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2l — расстояние между двумя точечными источниками света, формируемыми в уз-
ловой плоскости

2Ra — диаметр круглого отверстия
A = lg (1/Rd) — эффективная экстинкция
a — численный коэффициент, зависящий от вида уравнения диффузии
a — радиус рассеивающей частицы, нм или мкм
A — амплитуда сигнала в модуляционном методе
A — акустическая амплитуда
A = 〈i〉2 — квадрат среднего значения фототока (линия отсчета автокорреляционной

функции)
a′ — наибольший размер несферической частицы, нм или мкм
A0 — начальная амплитуда из-за инструментального отклика
Aac — переменная составляющая амплитуды волны фотонной плотности
Adc — постоянная составляющая амплитуды волны фотонной плотности
am — наиболее вероятный радиус рассеивателя, мкм
an и bn — коэффициенты Ми
A(r) — описывает оптическое поглощение биоткани в точке r

aT — температуропроводность среды, м2/с
Bd — ширина полосы приемника
bs — учитывает дополнительное облучение наружных слоев биоткани из-за рассеяния

назад (эффект рециркуляции фотонов)
c — скорость света в среде, см/с
c0 — скорость света в вакууме, см/с
C1 и C2 — концентрации молекул в двух полупространствах, разделенных мембраной
Ca(x, t) — концентрация агента
Ca0 — начальная концентрация агента
cab — концентрация поглотителя в мкМ, мМ или М
cb — удельная теплоемкость крови, Дж/(кг ·К)
CHb — концентрация гемоглобина
Cf(x, t) — концентрация жидкости
cP — удельная теплоемкость при постоянном давлении, Дж/(кг ·К)
cs — относительная концентрация рассеивающих центров
CS — средняя концентрация растворенного вещества в двух взаимодействующих

растворах
cV — удельная теплоемкость при постоянном объеме, Дж/(кг ·К)
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Cα
n — полиномы Гегенбауэра

〈C〉 — средняя концентрация крови
〈C〉Vrms — поток крови или перфузия
D = zλ/(πL2

φ) — волновой параметр

D — коэффициент диффузии фотонов, см2/с
DA — двойное ослабление (линейный дихроизм)
Da — коэффициент диффузии агента, см2/с
DB — коэффициент броуновской диффузии, см2/с
Df — коэффициент диффузии жидкости, см2/с
d — толщина образца (слоя биоткани), см
D−1 — обратная матрица измерения
D⊥ — поперечный размер распространяющегося в коже светового пучка в сечении,

для которого полная плотность потока энергии максимальна (на уровне 1/e2), см
D‖ — продольный размер области распространяющегося в коже светового пучка,

в пределах которой полная плотность потока энергии максимальна (на уровне
1/e2), см

dΩ′ — элемент телесного угла в выбранном направлении, ср
dav — средний размер спекла в дальней зоне
Df — фрактальная (объемная) размерность
DI — структурная функция флуктуаций интенсивности
dp — длина области перекрывания возбуждающего и пробного лазерных пучков, см
ds — среднее расстояние между центрами тяжести частиц
DT — коэффициент трансляционной диффузии
DTf — коэффициент трансляционной диффузии для быстропротекающего процесса
DTs — коэффициент трансляционной диффузии для медленно протекающего про-

цесса
DV — диаметр микрососуда
dn/dλ — матриальная дисперсия, 1/нм
dn/dT — температурный градиент показателя преломления среды (биоткани), 1/◦C
DPF — дифференциальный фактор длины пути, учитывающий увеличение длины

пути фотона при миграции из-за рассеяния
dS — термоупругая деформация, см
E — энергия падающего импульса, Дж
e — заряд электрона
E0 — энергия падающего импульса на поверхности образца, Дж/см2

E0j — амплитуда рассеяния изолированной частицы, В/м
E⊥i — компонента электрического поля падающего света, перпендикулярная плоско-

сти рассеяния, В/м
E‖i — компонента электрического поля падающего света, параллельная плоскости

рассеяния, В/м
E‖s — компонента электрического поля рассеянного света, параллельная плоскости

рассеяния, В/м
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E⊥s — компонента электрического поля рассеянного света, перпендикулярная плос-
кости рассеяния, В/м

Es — вектор электрического поля рассеянной волны, В/м
Es — амплитуда рассеянной волны, В/м
ET — поглощенная энергия импульса, Дж
E(0) — подповерхностная энергетическая освещенность, Дж/см2

F (Hct) — функция упаковки эритроцитов

F (r) — плотность потока излучения или интенсивность, Вт/см2

f(t, t′) описывает временную эволюцию δ-образного импульса после однократного
рассеяния

f1,2 — объемные фракции компонентов ткани
fа — частота акустических колебаний, Гц
fc — объемная доля коллагена в биоткани
fcp — объемная доля внутриклеточной жидкости в биоткани
fcyl — поверхностная доля торцов цилиндров
fD — доплеровская частота
fDs — доплеровский сдвиг частоты

ff — объемная доля волокон в биоткани
fge — сила осциллятора перехода между основным и возбужденным состояниями
Fint(θ) — интерференционный член, учитывающий пространственную корреляцию

частиц
fn = gn — момент n-го порядка фазовой функции

fnc — объемная доля ядер в содержимом клеток
for — объемная доля органелл в содержимом клеток
fp — частота повторения импульсов
fr — фиксированная опорная (синхронизирующая) частота
fRBCi — объемная доля эритроцитов
fs — объемная доля рассеивателей
fT — фокусное расстояние «тепловой линзы», см
FV — полная объемная доля частиц
fσ — оптическая постоянная материала
g1(τ ) — автокорреляционная функция первого порядка (нормированная автокорреля-

ционная функция оптического поля)
g2(Δξ) — автокорреляционная функция флуктуаций интенсивности
G — область, в которой исследуется перенос излучения
g — параметр анизотропии рассеяния (средний косинус угла рассеяния θ, 〈cos (θ)〉)
G1(τ ) — автокорреляционная функция скалярного электрического поля, E(t), рассе-

янного света
G(f) — спектр мощности с гауссовой огибающей
g (r) — функция радиального распределения рассеивающих центров (отношение

локальной плотности рассеивающих центров к средней)
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G(r) — бинарная корреляционная функция «плотность–плотность»
g̃2 — автокорреляционная функция флуктуационной компоненты интенсивности
gd — фактор анизотропии рассеяния для дермы
ge — фактор анизотропии рассеяния для эпидермиса
Gs — фактор ослабления, учитывающий рассеяние и геометрию биоткани
GV — градиент плотности потока
H или Hct — гематокрит крови
H — степень гидратации биоткани
h — постоянная Планка
h — эффективный коэффициент переноса энергии
H(r, t) — функция источника тепла, определяемая как тепловая энергия, вносимая

источником света в единицу времени на единицу объема и пропорциональная
оптическому коэффициенту поглощения

hν — энергия фотона
h(x, y) — пространственные вариации толщины случайного фазового экрана
I(θ)/I(0) ≡ p(θ) — нормированная индикатриса рассеяния, 1/ср
I(θ) — индикатриса рассеяния (угловая зависимость интенсивности рассеянного

света), Вт/(см2 · ср)
i = (−1)1/2 — мнимая единица
IAS, IS — интенсивность антистоксовой и стоксовой линий комбинационного рассея-

ния для данного колебательного состояния
IF — интенсивность флуоресценции
Ii — энергетическая освещенность или интенсивность в падающем пучке света,

Вт/см2

〈I〉 — среднее значение флуктуаций интенсивности
I — относится к энергетической освещенности или интенсивности света, Вт/см2

I⊥(t) — интенсивность рассеянного света, поляризованного ортогонально поляриза-
ции падающего света

I(r, s) — энергетическая яркость (или удельная интенсивность) — средняя плотность
потока мощности в точке r в данном направлении s, Вт/(см2 · ср)

I(r, s, t) — зависящая от времени энергетическая яркость (или удельная интенсив-
ность), Вт/(см2 · ср)

I(0) — интенсивность в центре пучка
I(d) — интенсивность света, прошедшего через образец толщиной d, измеренная

удаленным фотоприемником с малой апертурой (коллимированное пропускание),
Вт/см2

I, Q, U и V — параметры Стокса
IH, IV, I+45◦ , I−45◦ , IR и IL — интенсивность света, измеренная через расположенные

перед приемником линейный поляризатор, ориентированный горизонтально, вер-
тикально, под углом +45◦, под углом −45◦, правый и левый круговой анализаторы
соответственно

Iin(ηc) — угловое распределение энергетической яркости падающего света
IΣ(θ) — угловое распределение интенсивности света, рассеянного системой N частиц
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IΣ(x, y) — интенсивность света, прошедшего через случайный фазовый экран
I‖ и I⊥ — интенсивности прошедшего (рассеянного) света, поляризованного па-

раллельно или перпендикулярно направлению линейной поляризации падающего
света соответственно

I(θ) — угловое распределение света, рассеянного частицей, Вт/(см2 · ср)
I(2ω) — интенсивность сигнала второй гармоники
I0(λ) — спектр интенсивности падающего света
I0 — интенсивность падающего света, Вт/см2

Ib — интенсивность равномерной фоновой засветки
Ic(x, y) — интенсивность света, пропущенного в прямом направлении (когерентная

компонента)
IF‖ и IF⊥ — интенсивности света флуоресценции, поляризованного параллельно или

перпендикулярно вектору электрического поля возбуждающего света
Ipar и Iper — интенсивности изображений в свете, поляризованном параллельно или

перпендикулярно направлению линейной поляризации падающего света соответ-
ственно

Ir(r) и Is(r) — распределения интенсивности в опорном и сигнальном поле
Irest и Itest — интенсивность света, измеренная, когда объект (ткань мозга, скелетная

мышца и т. п.) находится в покое, и во время теста (индуцированная активность
мозга, холодовой или визуальный тест, физическая нагрузка и т. п.)

Is(x, y) — интенсивность рассеянной компоненты
Isp — средняя интенсивность спеклов

J — плотность потока вещества, моль/(с · см2)
J0 — функция Бесселя нулевого порядка
J1 — функция Бесселя первого порядка
JS — поток растворенного вещества
Jw — поток воды
k = 2π/λ — волновое число
ka — волновой вектор акустической волны
kF — скорость перехода в основное электронное состояние S0 (включая его колеба-

тельные состояния) с испусканием флуоресценции
kET — скорость безызлучательного переноса энергии на соседние молекулы
K, S — параметры Кубелки–Мунка
Kф(Δx) — коэффициент корреляции фазовых флуктуаций граничного поля
kB — постоянная Больцмана
kbvo — фактор, учитывающий перекрестные помехи между изменениями объема и

оксигенации крови
kG — теплопроводность газа, Вт/К
ki(ω) — мнимая часть волнового вектора волны фотонной плотности, 1/см
kr(ω) — действительная часть волнового вектора волны фотонной плотности, 1/см
kIC — скорость внутренней конверсии в основное состояние S0
kISC — скорость интеркомбинационных переходов из синглетного в триплетное со-

стояние T1
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kT — коэффициент теплопроводности, Вт/К
L — полная средняя длина пробега фотона, см
L — толщина слоя биоткани, см
L = Dλ/2l — период интерференционных полос (D — среднее расстояние между

узловой плоскостью глаза и сетчаткой)
LD — феноменологический коэффициент, характеризующий обменный поток, инду-

цированный осмотическим давлением
Lф — длина корреляции фазовых флуктуаций рассеянного поля
l0 — амплитуда продольных гармонических колебаний
Lc — длина корреляции неоднородностей (случайного рельефа)
lc — длина когерентности источника света

ld = μ−1
eff — диффузионная длина, см

le — глубина проникновения света в биоткань
Lp — феноменологический коэффициент, отражающий возможность вызывать объем-

ный поток путем повышения гидростатического давления
Lpd — феноменологический коэффициент, отражающий, с одной стороны, объемный

поток через мембрану, который может быть вызван осмотическим давлением, а
с другой стороны — эффективность разделения молекул воды и растворенного
вещества

lph = μ−1
t — средняя длина свободного пробега фотона, см

ls = μ−1
s — длина рассеяния, см

ltr = (μ′
s + μa)−1 — средняя транспортная длина свободного пробега фотона, см

lT — длина диффузии тепла (тепловая длина), см
M — молекулярный вес
m ≡ ns/n0 — относительный показатель преломления рассеивателей
M = I1/I0 — глубина модуляции интенсивности, определяемая как отношение ин-

тенсивности I1 на основной частоте модуляции к постоянной составляющей
интенсивности I0

M — нормированная (4× 4)-матрица рассеяния (матрица интенсивности или матрица
Мюллера) (МРС)

M0 — нулевой момент спектра плотности мощности S(ν) флуктуаций интенсивности
M1 — первый момент спектра плотности мощности S(ν) флуктуаций интенсивности
mI — глубина модуляции интенсивности падающего света
Mij — элементы МРС, i, j = 1–4, 16 элементов

M ij — элементы МРС, нормированные на первый элемент

M0
ij — элементы МРС изолированной частицы

mRBC — относительный показатель преломления эритроцита
mt — количество растворенного вещества в момент времени t
m∞ — количество растворенного вещества в состоянии равновесия
mU ≡ ACdetector/DCdetector — глубина модуляции интенсивности рассеянного света
n — средний показатель преломления биоткани относительно окружающей среды
n′′ — мнимая часть показателя преломления
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n — средний показатель преломления рассеивающей среды
N — число рассеивателей (частиц)
N = θ/2π — порядок интерференционной полосы (θ — оптическая фаза)
N0 — число рассеивателей в единице объема
N1(z) = z · μexs — среднее число актов рассеяния фотонов возбуждающего света до

достижения флуорофора (z — глубина залегания флуорофора)
N2(z) = z · μems — среднее число актов рассеяния фотонов испущенного света до

выхода из среды (z — глубина залегания флуорофора)

N — вектор внешней нормали к ∂G
n2f — скорость двухфотонного возбуждения
n0 — показатель преломления базового вещества
n0 — средний фоновый показатель преломления
nc — показатель преломления коллагеновых волокон
ncp — показатель преломления цитоплазмы
ne — показатель преломления необыкновенного луча
nf — показатель преломления волокон биоткани (коллагеновых или эластиновых)
ng0 — показатель преломления базового вещества биоткани
ng1 — эффективный (средний) групповой показатель преломления биоткани
ng2 — групповой показатель преломления однородной эталонной среды (воздуха)
ng — групповой показатель преломления
ngs — групповой показатель преломления рассеивателей
nH2O — показатель преломления воды
Ni = fRBCi/VRBCi — число эритроцитов в единице объема крови
Nint = [arcsin (λ/2l)]−1 — число интерференционных полос на единицу угла зрения

(угловая разрешающая способность глаза или ретинальная острота зрения)
nis — показатель преломления интерстициальной жидкости
nnc — показатель преломления клеточного ядра
no — показатель преломления обыкновенного луча
nor — показатель преломления клеточных органелл
Np — число диаметров частиц
ns — показатель преломления рассеивающих центров
ns — показатель преломления рассеивающей частицы, полученный усреднением

показателей преломления компонентов биоткани
nsc — средний показатель преломления склеры глаза
Nsp — число спеклов в пределах апертуры приемника
NA — числовая апертура объектива или волоконного световода
n(x, y) — пространственные вариации показателя преломления случайного фазового

экрана
nt — средний показатель преломления биоткани
OD — оптическая плотность
osm — осмотическая концентрация раствора
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p — размерность упаковки

p — коэффициент пористости

P — мощность лазерного пучка, Вт

P — наведенная поляризация

Pa — коэффициент проницаемости

P0 — средняя падающая мощность, Вт

PC = V/I = [Q2 + U2]1/2/I — степень круговой поляризации

PFL = (IF‖ − IF⊥)/(IF‖ + IF⊥) — степень линейной поляризации света флуорес-
ценции

PL = (I‖ − I⊥)/(I‖ + I⊥) — степень линейной поляризации

P r
L (λ) — спектральная зависимость степени остаточной поляризации

Pmin — минимальная регистрируемая мощность сигнала

p(I) — функция распределения интенсивности (плотность вероятности интенсив-
ности)

p(s) функция распределения длин пробега фотонов в среде

p(s, s′) = p(θ) — фазовая функция рассеяния (плотность вероятности рассеяния в
направлении s′ фотона, распространяющегося в направлении s), 1/ср

pGK(θ) — фазовая функция Гегенбауэра (ФФГ)

pHG(θ) — фазовая функция Хеньи–Гринштейна (ФФХГ)

PI — поляризационное изображение

P 1
n(cos θ) — полиномы Лежандра

p(ΔL) — функция распределения (плотность вероятности) вариаций рельефа

p(r, t) — акустическая волна

q — вектор рассеяния

|q| — модуль вектора рассеяния

q(r) функция источника (число фотонов, инжектируемых в единицу объема)

Q, U , и V — степень горизонтальной линейной, 45◦-линейной и круговой поляриза-
ции, соответственно

Qa — параметр асимметрии флуктуаций интенсивности

qb — скорость перфузии крови (1/с), определяемая как объем крови, проходящий
через единицу объема биоткани в секунду

Qs — фактор эффективности рассеяния

r — поперечная пространственная координата

r =
I‖ − I⊥
I‖ + 2I⊥

— анизотропия поляризации

rF = (IF‖ − IF⊥)/(IF‖ + 2IF⊥) — анизотропия поляризации флуоресценции

R(φ) — матрица Стокса поворота на угол φ

r — радиус-вектор рассеивателя или заданной точки, в которой оценивается энерге-
тическая яркость, см

r⊥‖(τ ) — функция кросс-корреляции (коэффициент корреляции) для двух поляриза-
ционных состояний



18 Список обозначений

R‖(λ) и R⊥(λ) — спектры отражения при параллельной и перпендикулярной ориен-
тации поляризационного фильтра

R̂ — оператор отражения
R — (4× 1)-вектор отклика, соответствующий четырем установкам системы «фазо-

вая пластинка–анализатор»
Ra — коэффициент отражения от задней поверхности образца, пропитанного агентом
Rθ(λ) — спектр света, отраженного под углами в интервале от θ до (θ + dθ)
r0 — радиус падающего пучка света, см
Rbd — расстояние между осью возбуждающего лазерного пучка и акустическим

приемником, см
Rd — коэффициент диффузного отражения
RF = [(n− 1)/(n+ 1)]2 — коэффициент френелевского отражения
RG — радиус газовой ячейки, см
rh — гидродинамический радиус частицы
Ro — размер (для цилиндрической формы — радиус) биообъекта, см
rp — радиус диафрагмы малого сечения
rRBC — радиус эритроцита
rs — радиус рассеянного пучка в плоскости наблюдения
Rs — коэффициент отражения от задней поверхности контрольного образца
rsd — расстояние между источником света и приемником на поверхности биот-

кани, см
R(η′c, ηc) — функция перераспределения при отражении
RTΔCS — осмотическое давление
R(z) — оптический коэффициент отражения или рассеяния назад
s — полная длина пробега фотона (или средняя длина пробега фотона)
S — насыщение гемоглобина кислородом
S — член, описывающий источник тепла, Вт/м3

S — площадь образца
SD — поверхность регистрации
S — вектор Стокса
Ss — вектор Стокса рассеянного света
Si — вектор Стокса падающего света
s и s′ — направления распространения фотона или единичные векторы для падающей

и рассеянной волн
|s| = 2k sin (θ/2) — величина волнового вектора рассеянной волны k = 2πn/λ0
S0 — единичный вектор направления падающей волны
S1 — единичный вектор направления рассеянной волны
S(r, s) — распределение падающего света на ∂G
S(f) — спектр мощности флуктуаций интенсивности спекл-поля
S(q) — структурный фактор
S3(θ) — трехмерный структурный фактор
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S2(θ) — двумерный структурный фактор
S(ω) — спектр флуктуаций интенсивности
S1–4 — элементы амплитудной матрицы рассеяния (S-матрицы) или матрицы Джонса
Sr(t) — поверхностный радиометрический сигнал
S(t) — величина, описывающая форму облучающего импульса
Ta — период акустической волны
Tθ(λ) — спектр пропускания, полученный с помощью измерительной системы с ко-

нечным углом зрения (регистрируется коллимированный пучок света плюс часть
света, рассеянного вперед в диапазоне углов от 0 до θ)

t0 — не зависящее от координат амплитудное пропускание случайного фазового
экрана

t1 — первый момент функции распределения f(t, t′); временной интервал отдельного
акта рассеяния, с

T — абсолютная температура
T — время экспозиции, с
T (r) изменение температуры биоткани в точке r
T (η′c, ηc) — функция перераспределения пропускания
Ta — температура артериальной крови, К
tb — температура крови
Tc(λ) — спектр коллимированного пропускания
Tc — коэффициент коллимированного пропускания
Td — коэффициент диффузного пропускания
Ts и Te — температура поверхности биоткани и окружающей среды соответственно
ts(x, y) — амплитудный коэффициент пропускания случайного фазового экрана
Tt = Tc + Td — коэффициент полного пропускания
Tt(λ) — спектр полного пропускания
t — время, с
U(r) — полная плотность потока энергии, Вт /см2

〈U〉 — усредненная амплитуда выходного сигнала гомодинного интерферометра
Um — максимальное значение полной плотности потока энергии, Вт /см2

V — освещаемый объем
V — объем образца биоткани
v — скорость движения объекта относительно пучка света
Vc — объем коллагеновых волокон
Ve — объем эритроцита
VM — молекулярный объем
V (z) — контраст полос средней интенсивности
VΦ — фазовая скорость волны фотонной плотности, см/с
V0 — контраст интерференционной картины в исходном лазерном пучке
vа — скорость акустических волн в среде, м/с
VI — контраст флуктуаций интенсивности
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vp — радиус (в оптических единицах) сопряженных микроотверстий в конфокальной
микроскопической системе

VP — контраст поляризационного изображения
VRBC — объем эритроцита, мкм3

Vrms — среднеквадратичная скорость движущихся частиц
Vs — скорость движущейся частицы
V S — парциальные молярные объемы растворенного вещества
vsh — сдвиговая скорость
VV — параметр, прямо пропорциональный скорости потока
V w — парциальный молярный объем воды
w — радиус лазерного (гауссова) пучка (или радиус цилиндра, засвечиваемого

лазерным пучком), см
wp — радиус зондирующего лазерного пучка, см
w0 — радиус перетяжки гауссова пучка
x0 — фиксированная точка плоскости, в которой наблюдаются спеклы
x = 2πa/λ — параметр размера (дифракции)
z — линейная координата (глубина в среде), см

Z — нормированная фазовая матрица
z0 = (μ′

s)−1 — транспортная длина рассеяния, см

Греческие

α(z) — отражательная способность образца на глубине z
αHb — спектрально-зависимый коэффициент пропорциональности между мнимой

частью показателя преломления гемоглобина и его концентрацией
αi — угол падения пучка, град
β — коэффициент объемного расширения, 1/К
β — глубина модуляции фотоэлектрического сигнала интерферометра
〈β〉 — усредненная по ориентациям первая гиперполяризуемость молекулы
βsb — параметр эффективности собственных биений
Г — параметр Грюнайзена (безразмерный зависящий от температуры фактор, пропор-

циональный доле тепловой энергии, преобразуемой в механическое напряжение)
Γeff — эффективная скорость сдвига
ΓT — параметр релаксации
γ = cP /cV — отношение удельных теплоемкостей
γ11(Δt) — степень временной когерентности света
Δψ — сдвиг фазы в измерительном интерферометре, град
Δa — полуширина распределения по радиусам
ΔEvib = hνvib — энергия колебательного состояния молекулы
ΔF — ширина усредненного спектра

Δk̃ — сдвиг волнового числа
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ΔL = Δ(nh) — изменение оптической длины (рельефа)
Δn — разность показателей преломления
Δnoe — разность показателей преломления из-за двулучепреломления формы
Δp — изменение давления, Па
Δp — гидростатическое давление, Па
ΔRr(λ) — дифференциальный спектр остаточной поляризации

ΔV — изменение освещаемого объема из-за локального повышения температуры, м3

Δw — изменение радиуса цилиндра, засвечиваемого лазерным пучком, из-за локаль-
ного повышения температуры, см

Δx — линейный сдвиг центра максимального диффузного отражения, см
Δz — продольное смещение объекта
ΔT — локальное повышение температуры, ◦C
ΔT — оптическое просветление (увеличение коэффициента пропускания)
ΔxT — амплитуда механических колебаний, см
〈Δn〉 — изменение среднего показателя преломления
ΔΦ0 — начальная инструментальная фаза
Δθ — угловая ширина когерентного пика в рассеянии назад, угл. град
Δλ — ширина спектра источника света
Δξ — изменение переменной
ΔΨI(r) — детерминированная разность фаз интерферирующих волн
ΔΦ — фазовый сдвиг относительно фазы модуляции падающего света (фазовая

задержка), град
〈Δr2(τ )〉 — среднеквадратичное смещение частицы за временной промежуток τ
ΔΦI(r) — случайная разность фаз
ΔTS — изменение температуры образца, ◦C
ΔTG — изменение температуры окружающего газа, ◦C
Δt — временной сдвиг пика прошедшего импульса
ΔΦI(r) — зависящая от времени разность фаз, связанная с движением объекта
δ = 2πdΔn/λ0 — фазовая задержка (запаздывание) оптического поля
δn и δd — параметры, связанные со средними вкладами в ультразвуковую модуляцию

интенсивности света за счет свободного пробега фотона и акта рассеяния соот-
ветственно

δoe = 2πdΔnoe/λ0 — фазовая задержка оптического поля из-за двулучепреломления
δp(ω) — амплитуда гармонической модуляции давления, Па
δP (t) — зависящее от времени изменение давления, Па
∂G — поверхность, ограничивающая область G
∂n/∂p — адиабатический пьезооптический коэффициент
Δzopt — оптическая длина пути

εab — коэффициент поглощения, выраженный в моль−1 · см−1

εdλ — коэффициент экстинкции дезоксигемоглобина на длине волны λ, выраженный
в моль−1 · см−1
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εoλ — коэффициент экстинкции оксигемоглобина на длине волны λ, выраженный
в моль−1 · см−1

ελ — коэффициент экстинкции на длине волны λ, выраженный в моль−1 · см−1

η — абсолютная вязкость среды

η(a) или η(2a) — функция распределения рассеивающих частиц по радиусам (a) или
диаметрам (2a)

ηc — косинус полярного угла

ηF — квантовый выход флуоресценции
ηq — квантовая эффективность приемника

η′(2a) — распределение η(2a) с поправкой на корреляцию

θ — угол рассеяния, град
θI — угол между волновыми векторами интерферирующих волн

θGKrnd — случайный угол рассеяния фазовой функции Гегенбауэра

θHGrnd — случайный угол рассеяния фазовой функции Хеньи–Гринштейна

Λ = σsca
σext

= μs

μt
альбедо для однократного рассеяния (характеризует соотношение

рассеивающих и поглощающих свойств биоткани)

Λ′ = μ′
s

μa + μ′
s
— транспортное альбедо

ΛΦ — длина волны фотонной плотности, см
ΛI — расстояние между интерференционными полосами

λ = λ0/n — длина волны в рассеивающей среде, нм
λ0 — длина волны света в вакууме, нм

λp — длина волны зондирующего пучка, нм

μ′
a — коэффициент поглощения на длине волны теплового излучения, 1/см
μa — коэффициент поглощения, 1/см

μb — коэффициент рассеяния назад, усредненный по объему, 1/(см · ср)
μeff = [3μa(μ′

s + μa)]1/2 — эффективный коэффициент ослабления или обратная длина
диффузии, 1/см

μge — изменение дипольного момента при перехода между основным и возбужденным
состояниями

μn — статистический момент n-го порядка (n = 1, 2, 3 . . .)
μ′
s = (1− g )μs — приведенный (транспортный) коэффициент рассеяния, 1/см

μs — коэффициент рассеяния, 1/см

μexs — коэффициент рассеяния возбуждающего света, 1/см
μems — коэффициент рассеяния испускаемого света, 1/см

μt = μa + μs — коэффициент экстинкции (коэффициент взаимодействия или коэффи-
циент полного ослабления), 1/см

μ′
t = μa + μ′

s — транспортный коэффициент

|μ(z)| — модуль коэффициента поперечной корреляции комплексной амплитуды рас-
сеянного света

νI — экспоненциальный фактор пространственных флуктуаций интенсивности
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ξ ≡ x или t — пространственная или временная переменная
ξi — характеристическая деполяризация для линейно (i = L) и циркулярно (i = C)

поляризованного света
ρ — плотность среды, кг/м3

ρ — азимут поляризации
ρa — объемная плотность рассеивателей, 1/см3

ρb — плотность крови, кг/м3

ρG — плотность газа, кг/м3

ρs — объемная плотность рассеивателей, 1/см3

ρ(s) функция плотности вероятности оптических длин пути
σ — полуширина распределения частиц по размерам
σ = −(Lpd/Lp) — коэффициент молекулярного отражения
(σ1 − σ2) — разность главных напряжений в плоскости

σabs — сечение поглощения частицы, см2

σabs — удельный коэффициент поглощения, см−1

σext — сечение экстинкции частицы, см2

σf — сечение поглощения фотона
σh — стандартное отклонение высоты (глубины) неоднородностей
σI — стандартное отклонение флуктуаций интенсивности
σL — стандартное отклонение изменений рельефа (в оптических длинах)
σm — ширина асимметричного логарифмического распределения для объемной доли

частиц диаметра 2a
σs(2ai) — оптическое сечение отдельной частицы диаметра 2ai и объема vi, см2

σsca — сечение рассеяния частицы, см2

σsca — удельный коэффициент рассеяния, см−1

Σsca — сечение рассеяния для системы частиц, см2

σф — стандартное отклонение фазовых флуктуаций рассеянного поля

σ2I — дисперсия флуктуаций интенсивности

σ2s — пространственная дисперсия флуктуаций интенсивности в спекл-картине

σ2U — дисперсия выходного сигнала гомодинного интерферометра
τ — время задержки, с
τ — время жизни возбужденного состояния, с

τ =
s∫

0

μt ds — оптическая толщина

τa = 1/(μac) — среднее время жизни мигрирующего фотона до его поглощения, с
τc — время корреляции флуктуаций интенсивности в рассеянном поле, с
τd — время задержки между оптическим и акустическим импульсами, с
τL — длительность лазерного импульса, с
τp — длительность импульса, с
τr — постоянная времени вращательной диффузии, с
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τth — время задержки в методе тепловой линзы, с
τT — время тепловой релаксации оптико-акустической ячейки, с

τ−1
B ≡ ΓT — величина, характеризующая случайный (броуновский) поток

τ−1
S ≈ 0,18GV |q| lt — величина, характеризующая направленный поток

Φ(x, y) — случайный сдвиг фазы, вносимый случайным фазовым экраном в точке
(x, y)

Φp(ω) — фазовая задержка гармонически промодулированного давления, град
φ(t) — фазовый сдвиг, определяемый положением рассеивателя
ϕ — угол наблюдения и азимутальный угол, град
ϕd — угол отклонения зондирующего лазерного пучка, угл. град
Ω — телесный угол, ср
Ωv — частота гармонических колебаний
ω = 2πf — частота модуляции, 1/с
ωa — основная акустическая частота
ωge — разность энергий между основным и возбужденным состояниями
ωp — фактор упаковки среды, заполненной рассеивателями с объемной долей fs
(ωt− θ) — фаза волны фотонной плотности

χ(n) — нелинейная восприимчивость n-го порядка
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АЛК — δ-аминолевулиновая кислота
АОМ — акустооптический модулятор
АОТ — акустооптическая томография
АСКР — активная спектроскопия КР
АФ — автокорреляционная функция
АФ — автофлуоресценция
АЦП — аналого-цифровой преобразователь
БВ — белое вещество (мозга)
БИК — ближний ИК
БПФ — быстрое преобразование Фурье
БФФР — буферированный фосфатом физиологический раствор
ВКД — визуализация с когерентным детектированием
ВОЗ — Всемирная организация здравоохранения
ВОП — виртуальное окно прозрачности
ВОР — волоконно-оптический рефрактометр
ВР — временное разрешение
ВС — волоконный световод
ВЧ — высокая частота
ГВГ — генерация второй гармоники
ГКР — гигантское комбинационное рассеяние
ГОА — генетический обратный алгоритм
ГП — гетеродинный пучок
ГРР — гипер-рэлеевское рассеяние
ГФИ — гониофотометрические измерения
ДБС — двойной балансный смеситель
ДВС — диффузионно-волновая спектроскопия
ДИС — двойная ИС
ДКС — диффузионно-корреляционная спектроскопия
ДМСО — диметилсульфоксид
ДНК — дезоксирибонуклеиновая кислота
ДОФА — дигидроксифенилаланин
ДОФЭ — диолеилфосфатидилэтаноламин
ДТ — диффузионная теория
ДФЧ ОКТ — дифференциальная фазо-чувствительная ОКТ
ДФФ — двухфотонная флуоресценция
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ЗНТ — золотые углеродные нанотрубки
ИВ — иммерсионное вещество
ИК — инфракрасный
ИКС НПВО ФП — инфракрасная спектроскопия нарушенного полного внутреннего

отражения с фурье-преобразованием
ИС — интегрирующая сфера
КАСКР — когерентное антистоксово комбинационное рассеяние
КМ — конфокальный микроскоп
КП ОКТ — кросс-поляризационная ОКТ
КР — комбинационное рассеяние
КМОП — комплементарный металло-оксидный полупроводник
КРС — квазиупругое рассеяние света
КТ — компьютерная томография
ЛДА — лазерный доплеровский анемометр
ЛДВ — лазерная доплеровская визуализация
ЛДМ — лазерный доплеровский микроскоп
ЛИМР — лазерный измеритель матрицы рассеяния
ЛИТТ — лазерно-индуцированная интерстициальная термическая терапия
ЛР — лазерный рефрактометр
ЛСВ — лазерная спекл-визуализация
ЛФД — лавинный фотодиод
М-КАСКР — мультиплексное когерентное антистоксово комбинационное рассеяние
МИМ — микрополяриметр
МК — Монте-Карло
МКМ — модель Кубелки–Мунка
МКО — Международная комиссия по освещению
ММР — межмолекулярное расстояние
МНЧ — магнитные наночастицы
МРВ — мультиплексирование с разделением по времени
МРДВ — мультиплексирование с разделением по длинам волн
МРС — матрица рассеяния света
МРТ — магнитно-резонансная томография
МФР — межфибриллярное расстояние
МЭД — минимальная эритемная доза
НАД — никотинамидадениндинуклеотид
НАСА — Национальное космическое агентство США (NASA)
НПВО — нарушенное полное внутреннее отражение
НЧФ — низкочастотный фильтр
ОА — оптоакустический
ОАТ — ОА-томография
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ОБП — одна боковая полоса
ОДУ — обратный (метод) добавления–удвоения
ОКМ — оптическая когерентная микроскопия
ОКМ — отражательная конфокальная микроскопия
ОКМ — отражательный конфокальный микроскоп
ОКТ — оптическая когерентная томография
ОМА — оптический многоканальный анализатор
ОМК — обратный (метод) МК
ОПА — оптический просветляющий агент
ОПР — отражение с пространственным разрешением
ОТ — оптотермический
ОТР — оптотермическая радиометрия
ОТТГ — оральный тест на толерантность к глюкозе
ОФФ — однофотонная флуоресценция
ПВДФ — поливинилиденфторид
ПГ — пропиленгликоль
ПГС — параметрический генератор света
ПЗС — прибор с зарядовой связью
ПК — персональный компьютер
ПКГ — полная концентрация гемоглобина
ПМЛП — пространственно модулированный лазерный пучок
ПОА — переменный оптический аттенюатор
ПОП — потенциал оптического просветления
ПОС — полиорганосилоксан
ППГ — полипропиленгликоль
ППГО — полимеры полипропилена на гликолевой основе
ПРГ — приближение Рэлея–Ганса
ПСО — поляризационная спектроскопия отражения
ПЦМ — просвечивающая цифровая микроскопия
ПЧ — промежуточная частота
ПЧ ОКТ — поляризационно-чувствительная ОКТ
ПЭГ — полиэтиленгликоль
РАН — Российская академия наук
РНК — рибонуклеиновая кислота
РС — роговой слой
САБ — сывороточный альбумин быка
СВ — серое веществ (мозга)
СВР — спектроскопия с временным разрешением
СД — светодиод
СИК — средний ИК
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СЛ — сонолюминесценция
СЛД — суперлюминесцентный диод
СЛТ — СЛ-томография
СОЭ — скорость осаждения эритроцитов
СП — сохраняющий поляризацию
СРНВ — слой ретинального нервного волокна
СРС — спектроскопия рассеяния света
СФЭ — случайный фазовый экран
ТА — термоакустический
ТГ — терагерцовый
ТГС — тепловая градиентная спектроскопия
ТМО — твердая мозговая оболочка
ТПИ — теория переноса излучения
ТЭПВ — трансэпидермальная потеря воды
УЗ — ультразвук
УЗИ — ультразвуковое исследование
УИФЗ — устройство измерения фазовой задержки
УФ — ультрафиолетовый
УФА — ультрафиолетовый А-диапазон
ФА — фотоакустический
ФАД — флавинадениндинуклеотид
ФАМ — ФА-микроскопия
ФАТ — ФА-томография
ФБР — фосфатный буферный раствор
ФДТ — фотодинамическая терапия
ФЛМА — фракционная лазерная микроабляция
ФМН — флавинмононуклеотид
ФР — физиологический раствор
ФПВ — функция плотности вероятности
ФРВ — функция распределения вероятности
ФТ — фототермический
ФТМ — фототермическая микроскопия
ФТПЦ — фототермическая поточная цитометрия
ФТР — фототермическая радиометрия
ФФХГ — фазовая функция Хеньи–Гринштейна
ФФЯГ — фазовая функция ядра Гегенбауэра
ФЭУ — фотоэлектронный умножитель
ЦК — церебральный кровоток
ЦМП — цифровая микроскопия просвечивания
ЦСЖ — цереброспинальная жидкость
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ЧЗ-ОТР — частотно-зависимая ОТР
ЧЗ-ЛЮМ — частотно-зависимая люминесценция
ЭМЧ — эпидермальная мембрана человека
3-HKG — 3-hydroxy-L-kynurenine-O-β-glucoside (3-гидрокси-L-кинуренин-O-β-глю-

козид)
ADC — analogue-digital converter (АЦП)
AHA — alpha-hydroxy-acids (альфа-гидроксикислоты)
ALA — 5 (δ)-aminolevulinic acid (АЛК)
AP — aged protein (возрастной белок)
ATR FTIR — Attenuated Total Reflectance Fourier Transform InfraRed spectroscopy

(ИКС НПВО ФП)
CARS — Coherent anti-Stokes Raman scattering (когерентное антистоксово комбина-

ционное рассеяние)
CBV — cerebral blood volume (церебральный объем крови)
CFD — constant-fraction discriminator (дискриминатор следящего порога)
CH — choroid layer (слой сосудистой оболочки)
CIN — cervical intraepithelial neoplasia (внутриэпителиальная неоплазия шейки

матки)
CIS — carcinoma in situ (карцинома in situ)
CMOS — complementary metal-oxide-semiconductor (комплементарный металло-ок-

сидный полупроводник)
DMSO — dimethyl sulfoxide (ДМСО)
DOPA — 3,4-dihydroxy-L-phenylalanine (ДОФА)
DOPE — dioleylphosphatidylethanolamine (ДОФЭ)
EDTA — ethylenediaminetetraacetic acid (этилендиаминтетрауксусная кислота)
EI — erythemal index (индекс эритемы)
FDA — Food Drug Administration (управление по контролю за пищевыми продуктами

и медикаментами США)
FDTD — Finite-Difference Time-Domain (конечно-разностный временной подход)
FLIM — fluorescence-lifetime imaging microscopy (микроскопия на основе визуализа-

ции времени жизни двухфотонной флуоресценции)
FS — fiber switch (волоконный переключатель)
GCL — ganglion layer (слой ганглия)
GHb — glycated hemoglobin (гликированный гемоглобин)
GRIN — gradient refractive index (градиент показателя преломления)
Hct — hematocrit (гематокрит)
ILM — inner boundary layer (внутренний граничный слой)
IQ — in-phase/quadrature (синфазный/квадратурный)
KDP — kalium dihydrophosphate (дигидрофосфат калия)
KLM — Kerr-lens mode-locked (синхронизация мод с помощью керровской линзы)
LASCA — laser speckle contrast analysis (анализ контраста лазерных спеклов)
LED — light-emitting diode (светодиод)
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LP — lamina propria (собственная тонкая пластинка слизистой оболочки)
LPF — long-pass filter (фильтр, пропускающий длинноволновую часть спектра)
LPF — low-pass filter (фильтр нижних частот)
LVDS — low-voltage differential signaling — низковольтное дифференциальное преоб-

разование
MBG — mean blood glucose (средняя концентрация свободной глюкозы)

MCA — multichannel analyzer (многоканальный анализатор)
MCP-PMT — multi-channel plate-photomultiplier tube (ФЭУ на основе многоканаль-

ной пластинки)
MM — muscularis mucusae (мышечная ткань слизистой)
MONSTIR — multichannel optoelectronic near-infrared system for time-resolved image

reconstruction (многоканальная оптоэлектронная БИК-система для реконструкции
изображений с временным разрешением)

NA — numerical aperture (числовая апертура)
NASA — National Aeronautics and Space Administration (НАСА)
OD — optical density (оптическая плотность)
PA — preamplifier (предусилитель)
PC — personal computer (ПС)
PD — photodiode (фотодиод)
PF — polymer fiber (полимерное волокно)

PI — polarization image (поляризационное изображение)
PMT — photomultiplier tube (ФЭУ)
PTA — picoseconds time analyzer (пикосекундный временной анализатор)
PTD — picotiming discriminator (пикосекундный дискриминатор)
RC — relative contrast (относительный контраст)
RNFL — retinal nerve fiber layer (СРНВ)
ROI — region of interest (участки наибольшего интереса)
RPE — retinal pigment epithelium (пигментный эпителий сетчатки)

RSODL — rapid scanning optical delay line (быстрая сканирующая оптическая линия
задержки)

SERS — surface-enhanced Raman scattering (гигантское КР)
SHC — second harmonic convertor (преобразователь во вторую гармонику)
SLD — superlumenescence diode (СЛД)
ST — Staphylococcus toxin (токсин стафилококка)
TAC — time-to-amplitude converter (преобразователь «время-амплитуда»)
TEWL — transepidermal water lost (ТЭПВ)
THC — third harmonic converter (преобразователь в третью гармонику)
TOAST — time-resolved optical absorption and scattering tomography (оптическая

томография поглощения и рассеяния с временным разрешением)

VOA — variable optical attenuator (переменный оптический аттенюатор)
WLI — white-light image (изображение в белом свете)



ПРЕДИСЛОВИЕ К ПЕРВОМУ ИЗДАНИЮ

Многие современные медицинские технологии основаны на последних достиже-
ниях физики, включая оптику [1–102]. Важным примером, относящимся к теме
настоящей книги, является компьютерная томография [1, 4]. Методы визуализации,
использующие рентгеновское излучение, магнитный резонанс и испускание пози-
тронов, интенсивно применяются в исследованиях как анатомических структур, так
и локальных метаболических процессов. Другим, более безопасным и технически
сравнительно простым средством, которое уже используется в настоящее время,
является диффузионная оптическая томография [1, 3, 4, 6, 15, 28, 71].

С точки зрения оптики, биологические ткани и жидкости (кровь, лимфа, слюна,
носовая слизь, желудочный сок, моча, внутриглазная жидкость, сперма и т. п.) можно
разделить на два больших класса [1–69, 92–97, 101]. Первый класс включает сильно
рассеивающие (непрозрачные) биоткани и жидкости, такие как кожа, мозг, стенки
сосудов, склера глаза, кровь и лимфа. Оптические свойства таких биотканей и жид-
костей могут быть описаны в рамках модели многократного рассеяния скалярных или
векторных волн в случайно-неоднородной поглощающей среде. Второй класс состоит
из слаборассеивающих (прозрачных) биологических тканей и жидкостей, таких как
роговица, хрусталик, слезная жидкость и водянистая влага передней камеры глаза.
Оптические свойства этих тканей и жидкостей можно описать в рамках модели од-
нократного рассеяния (или рассеяния малой кратности) в упорядоченной изотропной
или анизотропной среде с плотно упакованными центрами рассеяния и поглощения.

Векторная природа световых волн особенно важна для прозрачных тканей, хотя
в последнее время значительное внимание было сосредоточено и на исследованиях
поляризационных свойств света, распространяющегося в сильно рассеивающих сре-
дах [3, 5, 6, 8–10, 23, 28, 43, 59–64, 69, 70]. В рассеивающих средах векторная
природа световых волн проявляется как поляризация первоначально неполяризован-
ного светового пучка либо как деполяризация (в общем случае изменение характера
поляризации) первоначально поляризованного пучка при его распространении в сре-
де. Так же, как когерентные свойства света, отраженного от биологической ткани
или прошедшего через нее, параметры поляризации света могут использоваться как
селектор фотонов, приходящих с различных глубин внутри объекта.

Задачи оптической диагностики и спектроскопии тканей связаны с двумя ре-
жимами облучения: стационарным и нестационарным [1, 3, 4, 6, 12, 14, 15, 28,
31, 71, 92]. Последний реализуется посредством облучения рассеивающего объекта
короткими лазерными импульсами (от ∼ 10−10 до 10−12 с) с последующей реги-
страцией уширенных импульсов рассеянного излучения (временной метод), либо
путем облучения модулированным светом, обычно в диапазоне частот модуляции
от 50 до 1000 МГц, с регистрацией глубины модуляции интенсивности рассеянного
света и соответствующего фазового сдвига гармоник модуляции (модуляционный или
фазовый метод). Режим с временны́м разрешением основан на возбуждении спектра
волн фотонной плотности в сильно рассеивающей среде, который может быть описан
в рамках нестационарной теории переноса излучения (ТПИ). Режим стационарного
облучения описывается в рамках стационарной ТПИ.

Многие современные медицинские технологии используют лазерное излучение
и волоконно-оптические устройства [1–7]. Поскольку применение лазеров в медицине
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имеет как фундаментальные, так и технические цели, проблема когерентности очень
важна для анализа взаимодействия света с биологическими тканями и ансамблями
клеток. С одной стороны, эта проблема может рассматриваться в терминах потери
когерентности из-за рассеяния света в случайно-неоднородной среде с многократным
рассеянием, либо изменения статистики спеклов в рассеянном поле. С другой сто-
роны, эта проблема может интерпретироваться в терминах возникновения усиленной
когерентной остронаправленной компоненты в рассеянном назад излучении в услови-
ях, когда ткань зондируется ультракороткими импульсами лазерного излучения [1, 3,
73, 74]. Когерентность света имеет фундаментальное значение для селекции фотонов,
претерпевших малое число актов рассеяния или вообще не рассеянных, а также
для генерации спекл-модулированных полей от однократно или многократно рассе-
ивающих фазовых объектов [1, 3, 75–77]. Такие подходы важны для когерентной
томографии, голографии, дифрактометрии, фотонно-корреляционной спектроскопии,
лазерной доплеровской анемометрии и спекл-интерферометрии биологических тканей
и потоков биологических жидкостей [1, 3, 5, 15, 22, 28, 76–83]. Использование
оптических источников с малой длиной когерентности открывает новые возможности
в когерентной интерферометрии и томографии тканей, органов и кровотока [1, 3, 8,
17, 18, 77, 84].

Прозрачность биологических тканей достигает своего максимума в ближней
инфракрасной (БИК) области, что обусловлено тем фактом, что живые ткани не
содержат сильных внутренних хромофоров, которые могли бы поглощать излучение
в этой области спектра. Свет проникает в ткани на глубину нескольких сантимет-
ров, что важно для просвечивания объемных человеческих органов (мозг, молоч-
ная железа и т. п.). Однако биологические ткани характеризуются еще достаточно
сильным рассеянием БИК-излучения, что мешает получать четкие изображения
локальных неоднородностей, возникающих в тканях при различных патологиях,
таких как образование опухолей или локальный рост объема крови, обусловленный
кровоизлиянием или разрастанием микрососудов. Сильное рассеяние БИК-излучения
предъявляет также некоторые требования к мощности лазерного излучения, которая
должна быть достаточной для обеспечения регистрации слабых световых потоков.
Отдельное внимание в оптической томографии и спектроскопии сосредоточено на
развитии методов селекции фотонов, несущих информацию об изображении или
оптических параметрах рассеивающей среды в интересующей локальной области.
Эти методы используют результаты фундаментальных исследований, посвященных
распространению лазерных пучков в рассеивающих средах [1, 3, 4, 6, 15, 28, 31,
71, 92].

Другая важная область, в которой на практике необходимо обеспечение глубокого
зондирования тканей, — это спектроскопия отражения, применяемая для оценки
степени оксигенации гемоглобина в работающей мышечной ткани, мозге новорож-
денного при патологиях или при изучении активности мозга взрослого человека, —
так называемая оптическая оксиметрия [1, 3, 4].

Настоящая книга, представляющая собой монографию с элементами учебного
пособия, преимущественно описывает методы рассеяния света, которые разрабатыва-
ются для количественных исследований биологических тканей и ансамблей клеток.
В книге обсуждаются результаты теоретических и экспериментальных исследований
переноса фотонов в тканях и описываются методы решения прямых и обратных задач
рассеяния в случайно-неоднородных средах с многократным рассеянием и частично
упорядоченных средах с однократным рассеянием. Эти результаты используются для
моделирования процессов распространения световых потоков в различных тканях
с целью изучения их морфологического состояния и функционирования. Теоретиче-
ское рассмотрение базируется на стационарной и нестационарной теориях переноса
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излучения для сильно рассеивающих тканей, теории Ми для сравнительно прозрач-
ных тканей и численном методе Монте-Карло, который используется для решения
прямых и обратных задач транспорта фотонов в многослойных средах со сложными
граничными условиями.

Эти подходы являются общими и распространяются на исследование большого
числа рассеивающих сред небиологического происхождения. Стоит заметить, од-
нако, что многие известные методы оптики рассеивающих сред (например, метод
интегрирующей сферы) были доведены до совершенства именно тогда, когда стали
использоваться в биомедицинских исследованиях. Одновременно были разработаны
новые измерительные системы и алгоритмы для решения обратных задач, полезные
для оптики рассеивающих сред в целом. Более того, усовершенствование некоторых
методов было предпринято только потому, что они были необходимы для иссле-
дования живых объектов; последнее особенно верно для метода диффузных волн
фотонной плотности, перспективного для исследования многих физических систем:
водных сред, гелей, пен, воздуха, аэрозолей и т. д.

Основываясь на таких фундаментальных оптических явлениях, как упругое и ква-
зиупругое (статическое и динамическое) рассеяние, дифракция и интерференция
оптических полей и волн фотонной плотности (волн интенсивности), в книге об-
суждаются оптические методы и приборы, открывающие новые направления в био-
медицинских приложениях. Среди них волоконно-оптическая быстродействующая
спектрофотометрия и поляриметрия, временные и модуляционные системы для спек-
троскопии и визуализации, спектроскопия корреляции фотонов, спекл-интерферомет-
рия, когерентная топография и томография, фазовая, конфокальная и гетеродинная
микроскопия, частично-когерентная интерферометрия и томография.

Я благодарен Терри Монтони, Дональду О’Ши, Александру Приезжеву, Барри
Мастерсу и Рику Херманну за их ценные предложения и соображения, высказанные
в процессе подготовки этой книги.

Я весьма благодарен Андре Роггану, Лихонг Вангу и Александру Ораевскому за
их ценные комментарии и конструктивную критику рукописи.

Я высоко ценю сотрудничество и вклад всех моих коллег, в особенности
Д.А. Зимнякова, В.П. Рябухо, С. С. Ульянова, И.Л. Максимовой, В.И. Кочубея,
С. Р. Утца, И.В. Ярославского, А. Б. Правдина, Г. Г. Акчурина, И.Л. Кон, Е.И. Заха-
ровой, А.А. Беднова, А.А. Чаусского, С.Ю. Кузьмина, К. В. Ларина, И.В. Меглин-
ского, А.А. Мишина, И.С. Переточкина и А.Н. Ярославской.

Я благодарен всем слушателям моих кратких курсов по биомедицинской опти-
ке, которые я читал во время Международных симпозиумов SPIE Photonics West
с 1992 года, за их хорошие вопросы, плодотворные обсуждения и критические оценки
представленных материалов. Их мнение было очень ценно для подготовки данной
книги. Я особенно благодарен Михаилу Дела Веккиа, Хатиму Кариму, Шандору
Вари, М. Паис Клементе, Хайшан Зенгу, Леону Шапиро и Захари Саксу, которые
стали моими хорошими друзьями и коллегами на многие годы.

Продолжительное сотрудничество с университетом Пенсильвании, мои плодо-
творные дискуссии с Бриттоном Чансом, Шока Ниока, Арженом Йодом, Дэвидом
Боасом и многими другими очень помогли при написании этой книги.

Весьма полезным было мое совместное председательство с Галиной Подбельска,
Беном Орвином и Джо Айзаттом на конференции SPIE по когерентным оптическим
методам в биомедицинской науке и клинических приложениях.

Оригинальная часть данной работы была выполнена при поддержке в рамках
программы «Ведущие научные школы» Российского фонда фундаментальных ис-
следований (проект № 96-15-96389), гранта CRDF (США–РФ) RB1-230, а также
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грантов ISSEP p97–372, p98–768 и p99–703 в рамках программы «Соросовские
профессора».

Я хотел бы поблагодарить всех своих многочисленных коллег и друзей по всему
миру, кто любезно прислал мне оттиски своих статей, использованные при напи-
сании книги, что намного облегчило мою работу, особенно И. Айзу, Дж.Д. Брай-
ерса, Ж. Чена, Б. Деварай, А.Ф. Фершера, М. Феррари, Дж. Г. Фуджимото,
М.Дж.К. ван Гемерта, Э. Граттона, Дж. Грейва, А.Х. Хильшера, С.Л. Жака,
Р. Г. Джонсона, Г. В. Каттавара, М. Кайзер, С.М. Ханна, А. Я. Хайруллину, А. Кнют-
теля, Дж.Р. Лаковица, М.В. Линдера, Ш. Ло, Р.Л. МакКалли, В.П. ван де Мерве,
Г. Мюллера, Ф.Ф.М. де Мюла, М.С. Паттерсона, Б. Пирсионек, Г. Ринненбер-
га, П. Рола, В. Рудольфа, Б. Рута, Дж.М. Шмитта, В.М. Стара, Р. Штайне-
ра, Х.Дж.С.М. Стеренборга, Л.О. Сваасанда, Дж.Е. Томаса, Б.Дж. Тромберга,
А.Дж. Вэлша и Дж.Р. Зипа.

Хотелось бы сказать несколько слов в память Паскаля Рола, моего доброго друга
и коллеги, вместе с которым мы были организаторами многих конференций SPIE.
Паскаль трагически погиб 10 января 2000 года. Читатель найдет много его превос-
ходных результатов по оптике тканей склеры в этой книге. Он внес значительный
вклад в биомедицинскую оптику, и я буду всегда помнить его как хорошего ученого
и доброжелательного человека.

Я весьма благодарен Рут Хаас, Эрике Виттманн и Сью Прайс за их помощь
в редактировании и издании книги, а также С.П. Черновой и Е.П. Савченко за
помощь в подготовке иллюстраций.

Наконец, я выражаю благодарность своей жене Наталии и всей моей семье за их
поддержку, понимание и терпение.

Валерий Тучин
Апрель 2000



ПРЕДИСЛОВИЕ КО ВТОРОМУ ИЗДАНИЮ

Это второе издание книги «Оптика биологических тканей: Методы рассеяния
света для медицинской диагностики», опубликованной в 2000 году. Последние семь
лет с момента издания этой книги характеризовались интенсивным развитием оптики
биологических тканей, особенно в связи с разработкой новых подходов и методов
биомедицинской диагностики [103–144]. Имело место дальнейшее развитие методов
количественной оценки оптических свойств биологических тканей в норме и при раз-
личных патологиях. Получены новые результаты теоретических и эксперименталь-
ных исследований переноса излучения в биологических тканях, а также разработаны
новые методы решения прямых и обратных задач для случайных и квазиупорядочен-
ных сред с многократным рассеянием.

В течение нескольких последних лет чрезвычайно бурное развитие претерпели та-
кие направления, как оптическая когерентная томография (ОКТ) [108–111, 115, 116,
126, 127, 129, 130, 136, 142] и поляризационно-чувствительные методы измерений
[129, 130, 135, 136, 138, 139], весьма перспективные для оптической медицинской
спектроскопии и визуализации. Исследования и применения метода оптического
просветления, основанного на обратимом уменьшении рассеяния в ткани за счет
согласования показателей преломления рассеивающих частиц и окружающей среды,
в последнее время привлекли большой интерес исследователей [129, 132, 136, 139,
140]. Многие исследовательские группы существенно продвинулись в применении
колебательной спектроскопии и спектроскопии комбинационного рассеяния [104,
105, 123, 130, 132, 136, 143, 144], а также многофотонной микроскопии [114, 119,
122, 130, 132, 136, 137] к изучению морфологии и функционирования живых клеток
и тканей.

Настоящее новое издание монографии концептуально не отличается от первого.
Оно также состоит из двух частей. Часть I посвящена изложению оптических основ
и фундаментальных исследований, а часть II представляет оптические и лазерные
методы и устройства, а также медицинские приложения. Автор исправил замеченные
опечатки, обновил литературные ссылки и добавил некоторые новые результаты,
большей частью по измерениям оптических свойств (гл. 2) и взаимодействию поляри-
зованного света с рассеивающими средами (разд. 1.4). Дан обзор новых результатов
по поляризационной визуализации и спектроскопическим методам (гл. 7), а также
по развитию и применению ОКТ (гл. 9). Существенно обновлены и расширены
материалы по управлению оптическими свойствами биологических тканей (гл. 5)
и оптотермическим и оптоакустическим взаимодействиям света с тканями (разд. 1.5).
Краткое описание флуоресцентной и нелинейной спектроскопии, а также спектро-
скопии неупругого рассеяния приведено в гл. 1.

Я благодарен Шерон Стримз за ее предложение подготовить второе издание книги
и за помощь в ее редактировании. Хотелось бы также поблагодарить Мери Шнелль
за помощь на заключительной стадии редактирования и издания книги.

Я благодарен слушателям моих кратких курсов «Когерентные, основанные на
рассеянии света и поляризационные методы и устройства для медицинской диагно-
стики», «Оптика и спектроскопия биологических тканей», «Оптика биологических
тканей и управление их оптическими свойствами» и «Оптическое просветление
биологических тканей и крови», прочитанных во время симпозиумов SPIE Photonics

2*



36 Предисловие ко второму изданию

West, Европейских конференций по биомедицинской оптике SPIE/OSA и конферен-
ций OSA CLEO/QELS в течение последних семи лет, за их стимулирующие вопро-
сы, плодотворные обсуждения и критическую оценку представленных материалов.
Их мнения были весьма ценны для подготовки данного издания. Очень полезным
было мое сотрудничество с Джозефом А. Айзаттом и Джеймсом Г. Фуджимото
в качестве сопредседателей Конференции SPIE по когерентным методам и оптической
когерентной томографии в биомедицине.

Оригинальная часть настоящей монографии была выполнена при поддержке
в рамках российских и международных научных программ грантами № 25.2003.2
президента РФ «Поддержка научных школ» и № 2.11.03 «Ведущие научно-образо-
вательные коллективы», контрактом № 40.018.1.1.1314 «Биофотоника» с Министер-
ством промышленности, науки и технологий РФ, грантом REC-006 Американского
фонда гражданских исследований и развития независимых государств бывшего Со-
ветского Союза (CRDF) и Министерства образования РФ, грантами Королевского
Общества на выполнение совместного проекта Крэнфилдского университета (Велико-
британия) и Саратовского государственного университета, грантами Национального
фонда естественных наук КНР (NNSFC), грантом Федерального агентства по об-
разованию РФ № 1.4.06, RNP.2.1.1.4473, грантами CRDF BRHE RUXO-006-SR-06
и RUB1-570-SA-04, а также компанией Palomar Medical Technologies Inc., MA, USA.

Я высоко ценю сотрудничество, вклад и поддержку со стороны всех моих коллег
по кафедре оптики и биомедицинской физики физического факультета и Научно-
образовательного института оптики и биофотоники Саратовского государственного
университета и Института проблем точной механики и управления РАН, особенно
А.Н. Башкатова, Е.И. Галанжа, Е.А. Гениной, Д.А. Зимнякова, И.Л. Максимовой,
И. В. Меглинского, В.И. Кочубея, А. Б. Правдина, В.П. Рябухо, Г. В. Симоненко,
Ю.П. Синичкина, С. С. Ульянова, И.В. Федосова и Д.А. Яковлева.

Я хочу поблагодарить своих многочисленных коллег и друзей по всему миру за
сотрудничество и предоставленные материалы, которые были использованы в данной
книге и значительно облегчили мою работу над ней, особенно П.Е. Андерсена,
Дж.Ф. де Боера, Ж. Чена, П.М.В. Френча, Дж. Г. Фуджимото, В.М. Гелико-
нова, П. Гупта, К. К. Хитценбергера, Дж.А. Айзатта, С.Л. Жака, А. Кишена,
Ш.Дж. Киркпатрика, А. Кнюттеля, Дж.Р. Лаковица, К. В. Ларина, Х.В. Лукассена,
Ш. Ло, Б. Р. Мастерса, К. Меека, Г. Мюллера, Ф.Ф.М. де Мюла, Л. Т. Перель-
мана, А. Подолеану, А.В. Приезжева, Ф. Рейла, Дж. Родригеса, Х. Шнекенбур-
гера, А.М. Сергеева, А.Н. Серова, Н.М. Шахову, Б.Дж. Тромберга, Л. В. Ванга,
Р.К. Ванга, А.Дж. Вэлша, А.Н. Ярославскую, И.В. Ярославского, П. В. Захарова,
В.П. Жарова, Р. Мюллюля, С.А. Боппарта, М. Майнке, А. Махадеван-Янсен,
Т. Трой, Л. Оливейра, М. Паис Клементе и К.Х. Ху.

Выражаю благодарность моей жене Наталии и все моей семье, особенно дочери
Насте и внукам Даше, Жене и Степе, за их неоценимую поддержку, понимание
и терпение при написании этой книги.

Валерий Тучин
Июнь 2007



ПРЕДИСЛОВИЕ К ПЕРЕВОДУ

Идея перевода на русский язык этой книги, которая с 2000 года была единствен-
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ВВЕДЕНИЕ В ОПТИКУ
БИОЛОГИЧЕСКИХ ТКАНЕЙ



Гл а в а 1

ОПТИЧЕСКИЕ СВОЙСТВА БИОЛОГИЧЕСКИХ ТКАНЕЙ

С МНОГОКРАТНЫМ РАССЕЯНИЕМ

Настоящая глава посвящена проблеме распространения света в сильно рассе-
ивающих биологических средах, таких как кожа, молочная железа, мозг, стенки
сосудов и пр. Рассматриваются принципы распространения света в среде с много-
кратным рассеянием и соответствующие модели описания на основе теории переноса
излучения и численного моделирования методом Монте-Карло (МК). Анализируется
распространение непрерывного и пространственно-модулированного излучения, ко-
ротких импульсов и диффузных волн фотонной плотности в рассеивающих средах
с поглощением, обсуждаются возможности соответствующих методов спектроскопии
и томографии биологических тканей.

1.1. Распространение непрерывного светового излучения
в биологических тканях

1.1.1. Рассеяние и поглощение. Биологические ткани являются оптически
неоднородными поглощающими средами, средний показатель преломления которых
выше, чем у воздуха. За счет этого часть падающего излучения отражается на
границе между биотканью и воздухом (френелевское отражение), а оставшаяся часть
проникает в глубь биоткани. Многократное рассеяние и поглощение отвечают за
уширение лазерного пучка и его ослабление по мере распространения в биоткани,
в то время как объемное рассеяние является основной причиной возникновения
значительной диффузной составляющей излучения в обратном направлении. Распро-
странение света в биоткани зависит от рассеивающих и поглощающих свойств ее
компонентов: клеток, клеточных органелл и разнообразных волокнистых (фиброз-
ных) структур [1–3, 6, 15, 129, 130, 134, 135, 138, 179, 196, 197, 199, 200]. Размеры,
форма и плотность этих структур, их показатель преломления по отношению к окру-
жающему веществу, поляризация падающего света — все это играет важную роль
в распространении света через биоткани [1–3, 6, 15, 129, 130, 134, 135, 138, 179,
196, 197, 199, 200, 211–219].

Ввиду огромного разнообразия и структурной сложности биологических тканей
разработка адекватных оптических моделей, учитывающих рассеяние и поглощение
света, часто представляет собой наиболее сложную часть исследования. Для моде-
лирования биотканей обычно используются два подхода. В первом из них биоткань
моделируется средой со случайным непрерывным распределением оптических па-
раметров в пространстве, а во втором биоткань рассматривается как дискретный
ансамбль рассеивателей [1–3, 6, 15, 129, 130, 134, 138, 196, 197, 220–222]. Выбор
подхода диктуется как структурной спецификой изучаемой биоткани, так и типом
искомых характеристик светорассеяния.

Большинство биотканей состоит из структур, размеры которых изменяются в ши-
роком диапазоне от нанометров до микрометров, что можно описать как случайный
континуум неоднородностей показателя преломления с переменным пространствен-
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ным масштабом [220–222]. В частности, с помощью фазоконтрастной микроскопии
было показано, что структура неоднородностей показателя преломления в биотканях
млекопитающих во многих случаях аналогична структуре замороженной турбулент-
ности [220]. Этот факт имеет фундаментальное значение для понимания особен-
ностей распространения света в биоткани и может быть использован при решении
обратной задачи реконструкции структуры биоткани. Данный подход применим
к биотканям, у которых не имеется выраженных границ между неоднородностями.
Процесс рассеяния в таких структурах при определенных условиях может быть
описан с использованием модели случайного фазового экрана [75, 136, 221, 223].

Второй подход к моделированию биотканей состоит в их представлении системой
дискретных рассеивающих частиц. В частности, эта модель успешно использовалась
для описания угловой зависимости поляризационных характеристик света, рассеян-
ного биотканями и кровью [150, 211, 212, 214, 216, 224]. Кровь является наиболее
важным биологическим примером дисперсной системы, полностью соответствующей
модели дискретных частиц [48, 101, 129, 150, 205, 225].

Биологические среды часто моделируются ансамблем однородных сферических
частиц, поскольку многие клетки и микроорганизмы, в частности клетки крови, по
форме близки к сферам или эллипсоидам. Система невзаимодействующих сфериче-
ских частиц является простейшей моделью биоткани. Дифракция света на сфериче-
ской частице строго описывается теорией Ми [214, 226]. Развитие этой модели вклю-
чает учет структуры сферических частиц, а именно многослойные сферы и сферы
с радиальной неоднородностью, анизотропией и оптической активностью [211, 212].

Соединительные биоткани состоят из волокнистых структур, поэтому для описа-
ния распространения света в них наиболее подходящей моделью является система
длинных диэлектрических цилиндров. Мышечная ткань, дерма кожи, твердая моз-
говая оболочка (dura mater), роговица глаза и склера принадлежат к этому типу
биотканей, образованному преимущественно коллагеновыми волокнами. Решение
задачи дифракции света на одном однородном или многослойном цилиндре также
хорошо известно [214].

Размеры клеток и структурных элементов биоткани и крови лежат в диапазоне
от нескольких десятков нанометров до нескольких десятков микрометров [47, 58,
94–96, 129, 130, 135, 138, 179, 215–219, 227–270]. Клетки крови (эритроциты,
лейкоциты и тромбоциты) имеют следующие параметры. Эритроцит в плазме кро-
ви в норме имеет форму вогнуто-вогнутого диска диаметром от 7,1 до 9,2 мкм,
толщиной 0,9–1,2 мкм в центре и 1,7–2,4 мкм на периферии и объемом 90 мкм3.
Лейкоциты по форме близки к сфере диаметром 8–22 мкм. Тромбоциты в потоке
крови представляют собой двояковыпуклые дискообразные частицы диаметром от
2 до 4 мкм. В норме кровь содержит примерно в 10 раз больше эритроцитов, чем
тромбоцитов, и примерно в 30 раз больше тромбоцитов, чем лейкоцитов.

Большинство других клеток млекопитающих имеют диаметры 5–75 мкм. В эпи-
дермальном слое кожи клетки большие (со средней площадью сечения 80 мкм2)
и весьма однородны по размеру. Жировые клетки, каждая из которых содержит ка-
пельку липидов, заполняющую почти всю клетку, что приводит к эксцентрическому
расположению цитоплазмы и ядра, сильно различаются по диаметру, который может
быть от нескольких микрометров до 50–75 мкм. При патологиях жировые клетки
могут достигать в диаметре 100–200 мкм.

Внутри клеток имеются разнообразные структуры, определяющие рассеяние све-
та биотканью (см. рис. 1.1). Ядра клеток имеют диаметр, 5–10 мкм, митохондрии
∼ 1 мкм, лизосомы и пероксисомы, ∼ 20 нм, а структуры внутри различных органелл
могут иметь размер от нескольких сотен до единиц нанометров. Как правило, рассе-
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Рис. 1.1. Основные органеллы и включения клетки (а) [129]; структура митохондрии (б)

ивающие элементы внутри клеток не обладают сферической формой. Более типичной
является модель вытянутых эллипсоидов с отношением осей от 2 до 10.

Полые органы тела выстланы тонким слоем эпителиальной ткани с выраженной
клеточной структурой, который поддерживается нижележащим слоем относительно
бесклеточной соединительной ткани. В здоровых биотканях эпителий часто состоит
из одного хорошо организованного слоя клеток, у которых диаметр части, обращен-
ной к поверхности, составляет 10–20 мкм, а высота 25 мкм (см. рис. 1.2). При дис-
плазии клетки эпителия пролиферируют, их ядра увеличиваются и выглядят темнее
при окрашивании (гиперхроматичность) [216]. Увеличенные ядра являются главными
индикаторами дисплазии, злокачественных новообразований и регенерации клеток
в большинстве тканей человека.
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Рис. 1.2. Микрофотография изолированных нормальных клеток кишечного эпителия (а)
и злокачественной кишечной клеточной линии T84 (б). Обратите внимание на однородное
распределение ядер по размеру в нормальных клетках эпителия (а) в отличие от злокачествен-
ной клеточной линии T84, для которой при равном увеличении видны более крупные ядра
с большим различием в размерах (б). На каждом снимке длина масштабного отрезка равна

20 мкм (из работы [187])

В волокнистых биотканях или биотканях, содержащих слои волокон (роговица,
склера, твердая мозговая оболочка (dura mater), мышечная ткань, миокард, сухо-
жилие, хрящ, стенка сосуда, слой нервных волокон сетчатки глаза и т. п.), которые
состоят, в основном, из микрофибрилл и/или микротубул, типичный диаметр цилин-
дрических структурных элементов составляет 10–400 нм. Их длина может быть от
10–25 мкм до нескольких миллиметров.

Для артерии доминирующими в рассеянии могут быть волокна, клетки или
субклеточные органеллы. Мышечные артерии имеют три основных слоя. Внутренний
слой состоит из клеток эндотелия со средним диаметром менее 10 мкм. Средний
слой состоит, главным образом, из плотно упакованных клеток гладкой мышцы со
средним диаметром 15–20 мкм; в этом слое также содержится небольшое количество
соединительной ткани, включающей эластин, коллагеновые и ретикулиновые волок-
на, и немного фибробластов. Наружный адвентициальный слой состоит из плотной
фиброзной соединительной ткани, которая образована, главным образом, коллаге-



44 Гл. 1. Оптические свойства биологических тканей с многократным рассеянием

новыми волокнами диаметром 1–12 мкм и более тонкими эластиновыми волокнами
диаметром 2–3 мкм.

Два других примера сложных рассеивающих структур — это миокард и слой
нервных волокон сетчатки. Миокард состоит, в основном, из сердечной мышцы,
образованной миофибриллами (мышечными волокнами диаметром около 1 мкм), ко-
торые, в свою очередь, состоят из цилиндрических миофиламентов (мышечных нитей
диаметром 6–15 нм) и асферических митохондрий диаметром 1–2 мкм. Слой нервных
волокон сетчатки содержит пучки немиелинизированых аксонов, которые проходят
по поверхности сетчатки. Цилиндрические органеллы слоя нервных волокон сет-
чатки — это мембраны аксонов, микротубулы, нервные волокна и митохондрии.
Мембраны аксонов, как и все клеточные мембраны, представляют собой тонкие
(6–10 нм) фосфолипидные двойные слои, которые образуют цилиндрические оболоч-
ки, заключающие в себе цитоплазму. Микротубулы аксонов — длинные трубчатые
полимеры белка тубулина с внешним диаметром ≈ 25 нм, внутренним диаметром
≈ 15 нм и длиной 10–25 мкм. Нейрофиламенты — стабильные белковые полимеры
с диаметром ≈ 10 нм. Митохондрии — эллипсоидальные органеллы, которые состо-
ят из матрикса, окруженного внутренней мембраной сложной формы с выступами
внутрь, межмембранного пространства и внешней гладкой мембраны (рис. 1.1 а).
Мембраны состоят в основном из белков (70%) и фосфолипидов (20%). Митохон-
дрии имеют толщину 0,1–0,2 мкм и длину 1–2 мкм.

Для некоторых биотканей распределение рассеивающих частиц по размерам
может быть монодисперсным, а для других — напротив, весьма широким — по-
лидисперсным. Примерами двух таких противоположных случаев являются про-
зрачная строма роговицы глаза, имеющая узкое монодисперсное распределение,
и рассеивающая свет склера глаза, имеющая весьма широкое распределение кол-
лагеновых волокон по диаметрам [129, 130]. Отсутствует универсальная функция
распределения частиц по размерам, которая могла бы удовлетворительно описать
структуру всех видов биотканей. В оптике дисперсных систем типичными являются
гауссово-, гамма- и степенное распределение [237]. Полидисперсность случайно рас-
пределенных в пространстве рассеивателей может быть описана с помощью гамма-
распределения или асимметричного логарифмического распределения их диаметров,
сечений или объемов [61, 129, 220, 222, 231, 238]. В частности, для рассеивающих
биотканей, таких как склера глаза, применимо гамма-распределение по радиусам
частиц [61, 238].

Энергия поглощенного света превращается в тепло или испускается в виде флуо-
ресценции, а также потребляется в фотобиохимических реакциях. Спектр поглоще-
ния зависит от типа доминирующих центров поглощения (пигментов) и содержания
воды в биотканях (см. рис. 1.3–1.7). Абсолютные значения коэффициентов погло-
щения типичных биотканей лежат в интервале от 10−2 до 104 см−1 [1–4, 6, 9–15,
28, 29, 31, 37–42, 56, 57, 72, 86–91]. В ультрафиолетовом (УФ) и инфракрасном
(ИК) (λ � 2000 нм) диапазонах свет сильно поглощается, что влечет за собой
невозможность излучения проникать глубоко в биоткань (только на один или два
клеточных слоя) и поэтому малый вклад рассеяния в распространение света в био-
ткани. Видимый свет проникает в типичные биоткани на глубину 0,5–2,5 мм. В этом
случае происходит как рассеяние, так и поглощение, причем 15–40% падающего
излучения диффузно отражается. В диапазоне длин волн 600–1600 нм рассеяние пре-
обладает над поглощением, и свет проникает на глубину до 8–10 мм. Одновременно
интенсивность диффузно отраженного излучения возрастает до 35–70% от полной
интенсивности падающего света (благодаря рассеянию назад).

Взаимодействие света с многослойной и многокомпонентной кожей — очень
сложный процесс [57]. Роговой слой кожи (stratum corneum) отражает примерно
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Рис. 1.3. Спектр поглощения воды [56]

Рис. 1.4. Спектры молярного ослабления для растворов основных пигментов кожи человека,
поглощающих видимый свет: 1 — ДОФА (дигидроксифенилаланин)-меланин (H2O); 2 —

оксигемоглобин (H2O); 3 — гемоглобин (H2O); 4 — билирубин (CHCl3) [57]

5–7% падающего света. Из-за микроскопических неоднородностей поверхности кожи
падающий коллимированный пучок света превращается в частично диффузный уже
на границе между воздухом и роговым слоем. Основная часть отраженного света
обусловлена рассеянием назад в различных слоях кожи (роговой слой, эпидермис,
дерма, кровь, подкожная жировая клетчатка). Поглощение диффузного света пиг-
ментами кожи является мерой содержания билирубина, концентрации гемоглобина
и его насыщения кислородом, а также концентрации фармацевтических веществ
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Рис. 1.5. Спектр пропускания 3-мм слоя биоткани молочной железы. Измерение на спектро-
метре с интегрирующей сферой. Отмечены вклады полос поглощения компонентов биоткани:

1 — гемоглобина; 2 — жира; 3 — воды [50]

Рис. 1.6. Спектры УФ-поглощения основных хромофоров кожи человека: 1 — ДОФА-меланин,
1,5 мг % в H2O; 2 — уроканиновая кислота, 104 М в H2O; 3 — ДНК, тимус теленка, 10 мг %
в H2O (pH = 4,5); 4 — триптофан, 2 · 104 М (pH = 7); 5 — тирозин, 2 · 104 М (pH = 7) [57]

в крови и биотканях, что широко используется в диагностике различных заболеваний
(см. рис. 1.4). Фототерапевтические и диагностические методы видимого и ближ-
него ИК-диапазона обладают существенными достоинствами, благодаря хорошей
способности видимого и ближнего ИК-света проникать через кожу вглубь тела на
длинах волн, соответствующих «терапевтическому» или «диагностическому окну»
(600–1600 нм) (рис. 1.7).
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Рис. 1.7. Спектры поглощения кожи и аорты; представлены также спектры компонентов
биоткани — воды (75%), эпидермиса, меланосом и цельной крови; показаны диагностические
лазеры и их длины волн, а также «диагностическое/терапевтическое окно» и диапазоны длин
волн, подходящие для спектроскопии приповерхностных и глубоколежащих слоев (адаптиро-

вано из работы [36])

Другим примером гетерогенно многокомпонентной биоткани является молочная
железа, которая, в основном, образована жировой и фиброзной тканями. Полосы
поглощения гемоглобина, липидов и воды ясно видны в спектре, измеренном in vitro
в слое ткани молочной железы толщиной 3 мм, как показано на рис. 1.5 [50]. Изме-
рение производилось с помощью спектрометра с интегрирующей сферой. Между 700
и 1100 нм имеется широкое «оптическое окно», более узкие «окна прозрачности» —
около 1300 и 1600 нм, где процент ослабления света наиболее низок.

Твердые биоткани, такие как ткани ребра и черепа, а также цельная кровь, тоже
обладают высокой проницаемостью для видимого и ближнего ИК-света [1–4, 6, 9–16,
36, 91, 129, 130]. Относительно высокая прозрачность кожи для длинноволнового
УФ-излучения (УФА) обусловлена спектрами поглощения ДНК, триптофана, тиро-
зина, уроканиновой кислоты и меланина, что является основой для ряда методов
фотохимиотерапии кожных заболеваний с применением УФА-облучения (см. рис. 1.4)
[3, 6, 10, 57, 86, 129, 130].

Коллимированный (лазерный) пучок ослабляется в тонком слое биоткани толщи-
ной d в соответствии с экспоненциальным законом Бугера–Ламберта–Бера [37],

I(d) = (1−RF)I0 exp (−μtd), (1.1)
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где I(d) — интенсивность прошедшего света, измеренная удаленным фотоприемни-
ком с малой апертурой (коллимированное пропускание), Вт/см2; RF — коэффициент
френелевского отражения при нормальном падении, RF = [(n − 1)/(n + 1)]2; n —
относительный средний показатель преломления биоткани и окружающей среды;
I0 — интенсивность падающего света, Вт/см2;

μt = μa + μs (1.2)

— коэффициент экстинкции (коэффициент взаимодействия или полный коэффициент
ослабления), 1/см, где μa — коэффициент поглощения, 1/см, а μs — коэффициент
рассеяния, 1/см. Строго говоря, закон, описываемый уравнением (1.1), верен только
для сильно поглощающих сред, когда μa � μs, и отражает приближение однократного
рассеяния.

Коэффициент экстинкции связан с сечением экстинкции σext соотношением

μt = ρsσext, (1.3)

где ρs — плотность числа частиц, составляющих биологические ткани и клетки. Для
системы частиц с поглощением

σext = σsca + σabs (1.4)

и
μs = ρsσsca, μa = ρsσabs. (1.5)

Среднее сечение рассеяния на одну частицу можно представить в виде, удобном
для экспериментальных оценок [214]:

σsca = λ2

2π
1
I0

π∫

0

I(θ) sin θ dθ, (1.6)

где I0 — интенсивность падающего света, I(θ) — угловое распределение света,
рассеянного частицей, θ — угол рассеяния. Для макроскопически изотропных и од-
нородных сред среднее сечение рассеяния не зависит от направления и поляризации
падающего света. Средние сечения экстинкции, σext, и поглощения, σabs, также не
зависят от направления и состояния поляризации падающего света.

Вероятность «выживания» фотона, падающего на малый элемент объема, равна
отношению сечений рассеяния и экстинкции и носит название альбедо для однократ-
ного рассеяния, Λ:

Λ = σsca
σext

= μs

μt
. (1.7)

Значение альбедо лежит в интервале от нуля для полностью поглощающей среды до
единицы в случае полностью рассеивающей среды.

Средняя длина свободного пробега между двумя актами взаимодействия опреде-
ляется как

lph = μ−1
t . (1.8)

1.1.2. Теоретическое описание. Для анализа распространения света в усло-
виях многократного рассеяния предполагается, что поглощающие и рассеивающие
центры равномерно распределены по объему биоткани. УФА, видимое и ближнее
ИК-излучение обычно претерпевают анизотропное рассеяние, характеризуемое выра-
женной направленностью распространения однократно рассеянных фотонов, которое
определяется присутствием крупных клеточных органелл (митохондрий, лизосом
и внутренних мембран (аппарат Гольджи)) [3, 58, 85, 95, 96, 129, 130, 135, 216–219].
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Когда рассеивающая среда облучается неполяризованным светом и/или требует-
ся определить только интенсивность многократно рассеянного света, сравнительно
строгое математическое описание распространения немодулированного света в среде
возможно в рамках скалярной стационарной теории переноса излучения (ТПИ) [1,
3, 6, 12–16, 129, 130, 135, 136, 196, 197, 211, 212, 273–289]. Эта теория пригодна
для описания ансамбля достаточно удаленных друг от друга рассеивающих частиц
и успешно используется в оптике биотканей. Стационарное уравнение ТПИ для
монохроматического света имеет вид [1]

∂I(r, ŝ )

∂s
= −μtI(r, ŝ) + μs

∫

4π

I(r, ŝ ′)p(ŝ, ŝ ′) dΩ′, (1.9)

где I(r, ŝ ) — энергетическая яркость (или лучевая интенсивность), т. е. средняя плот-
ность потока мощности в точке r в данном направлении ŝ (Вт/см2 ср); μt = μa + μs —
коэффициент экстинкции (1.2); p(ŝ, ŝ ′) — фазовая функция рассеяния, 1/ср; а dΩ′ —
элемент телесного угла в направлении ŝ ′, ср. Предполагается, что внутри среды
отсутствуют источники излучения. При наличии источника в среде в правую часть
необходимо добавить член S(r, ŝ ), характеризующий функцию источника, или учесть
его при записи граничных условий.

Скалярное приближение для уравнения переноса излучения дает недостаточную
точность, когда размер рассеивающих частиц намного меньше длины волны, но
обеспечивает приемлемые результаты для частиц, сравнимых или больших по раз-
меру, чем длина волны [212, 276]. Имеется обширная литература по аналитическим
и численным решениями скалярного уравнения переноса излучения [1, 3, 15, 129,
130, 196, 197, 276–289].

Если перенос излучения исследуется в области G ∈ R3 и ∂G — граница области,
то граничные условия на ∂G могут быть записаны в следующей общей форме:

I(r, ŝ )
∣∣
(ŝ·n̂)<0 = (1/μt)S(r, ŝ ) + R̂I(r, ŝ)

∣∣
(ŝ·n̂)>0, (1.10)

где r ∈ ∂G, n̂ — вектор внешней нормали к ∂G, S(r, ŝ ) — распределение падающего
света на ∂G, а R̂ — оператор отражения.

Величина S(r, ŝ ) характеризует наличие источника излучения в самой среде или
излучение, приходящее извне, например лазерный пучок, падающий на поверхность
среды; источником может быть и флуоресценция, возбуждаемая внешним источ-
ником внутри среды. Когда в области G имеются отражающие и поглощающие
поверхности, условия, аналогичные соотношению (1.10), должны быть заданы на
каждой из них.

Для практических целей интегралы от функции I(r, ŝ ) по некоторым областям
фазового пространства (r, ŝ ) часто более важны, чем сама функция. В частности,
оптические зонды для исследования биотканей часто измеряют функцию распреде-
ления выходящего света на поверхности среды, которая характеризуется плотностью
потока излучения или энергетической освещенностью (Вт/см2):

F (r) =
∫

(ŝ·n̂)>0

I(r, ŝ)(ŝ · n̂) dΩ, (1.11)

где r ∈ ∂G.
В задачах дозиметрии оптического излучения измеряемой величиной фактически

является полная освещенность U(r). Она представляет собой сумму лучевых интен-
сивностей по всем телесным углам в точке r и измеряется в ваттах на квадратный
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сантиметр:
U(r) =

∫

4π

I(r, ŝ ) dΩ. (1.12)

Фазовая функция p(ŝ, ŝ ′) описывает рассеивающие свойства среды и фактически
является функцией плотности вероятности рассеяния в направлении ŝ ′ для фотона,
распространяющегося в направлении ŝ; другими словами, она характеризует эле-
ментарный акт рассеяния. Если рассеяние симметрично относительно направления
падающей волны, то фазовая функция зависит только от угла рассеяния θ (угол
между направлениями ŝ и ŝ ′), т. е.

p(ŝ, ŝ ′) = p(θ). (1.13)

Предположение о случайном распределении рассеивающих частиц в среде (т. е.
об отсутствии пространственной корреляции в структуре биоткани) приводит к нор-
мировке:

π∫

0

p(θ)2π sin θ dθ = 1. (1.14)

На практике фазовая функция обычно хорошо аппроксимируется с помощью
феноменологической функции Хеньи–Гринштейна [1, 3, 12–16, 70, 129, 130, 230]:

p(θ) = 1
4π

· 1− g2

(1 + g2 − 2g cos θ)3/2
, (1.15)

где g — параметр анизотропии рассеяния (средний косинус угла рассеяния θ):

g ≡ 〈cos θ〉 =
π∫

0

p(θ) cos θ · 2π sin θ dθ. (1.16)

Значение g меняется в диапазоне от — 1 до 1 [211, 212]: g = 0 соответствует
изотропному (рэлеевскому) рассеянию, g = 1 — полному рассеянию вперед (рассея-
нию Ми на больших частицах), а g = −1 — полному рассеянию назад.

Интегродиффенциальное уравнение (1.9) не имеет аналитического решения, по-
этому при анализе распространения света в рассеивающих средах оно часто упроща-
ется путем представления решения в виде сферических гармоник. Такое упрощение
приводит к системе (N + 1)2 связанных дифференциальных уравнений в частных
производных, известное как PN -приближение. Эта система сводится к одному диф-
ференциальному уравнению порядка (N + 1). Например, четыре связанных диф-
ференциальных уравнения, сводящихся к одному уравнению диффузионного типа,
необходимы для N = 1 [283–289]. Это уравнение для изотропной среды имеет
следующий вид [196, 298]:

(∇2 − μ2eff)U(r) = −Q(r), (1.17)

где
μeff =

√
3μa (μa + μ′

s) (1.18)

— эффективный коэффициент ослабления, или обратная длина диффузии фотона,
μeff = 1/ld, 1/см;

Q(r) = 1
D
Sd(r). (1.19)
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Здесь
D = 1

3(μ′
s + μa)

(1.20)

— коэффициент диффузии фотонов, см; для получения размерности см2/с коэффи-
циент D необходимо умножить на скорость света в среде c, см/с;

μ′
s = (1− g )μs (1.21)

— приведенный (транспортный) коэффициент рассеяния, 1/см; Sd(r) — функция
источника диффузного излучения (т. е. число фотонов, инжектируемых в единичный
объем); для изотропного излучения функция источника S(r, ŝ ) не зависит от направ-
ления ŝ:

S(r, ŝ ) = 1
4π

Sd(r). (1.22)

Важно отметить, что коллимированный источник в сильно рассеивающей среде
эффективно преобразуется в изотропный излучатель [196].

Транспортная длина свободного пробега фотона (см) определяется как

ltr = 1
μtr

= 1
μa + μ′

s
, (1.23)

где μtr = μa + μ′
s — коэффициент переноса излучения.

Следует отметить, что транспортная длина свободного пробега фотона в среде
с анизотропным однократным рассеянием существенно превосходит длину свобод-
ного пробега фотона ltr � lph (см. уравнение (1.8)). Транспортная длина свободного
пробега ltr представляет собой расстояние, на котором фотон полностью теряет свое
первоначальное направление. На рис. 1.8 схематически показа случайная миграция
фотона в многократно рассеивающей среде, а также проиллюстрировано определение
длины свободного пробега фотона lph и транспортной длины свободного пробега ltr.

Диффузионная теория обеспечивает хорошее приближение в случае малого фак-
тора анизотропии рассеяния g � 0,1 и высокого альбедо Λ → 1. Для многих био-
тканей g ≈ 0,6–0,9 и может достигать 0,990–0,999, например для крови [48, 49, 87,
129]. Это существенно ограничивает применимость диффузионного приближения.
Показано, что диффузионное приближение можно использовать при g < 0,9, вплоть
до оптических толщин объекта τ порядка 10–20:

τ =
d∫

0

μt ds, (1.24)

где d — глубина проникновения света в биоткань (толщина слоя) в направлении s.
Однако диффузионное приближение неприменимо для пучка вблизи входа в сре-

ду, где преобладает однократное или малократное рассеяние. Когда узкий пучок света
нормально падает на полубесконечную рассеивающую среду с анизотропным рассея-
нием, его можно рассматривать уже как изотропный точечный источник на глубине
одной транспортной средней длины свободного пробега ltr (см. соотношение (1.23)) от
поверхности среды. Сила этого точечного источника равна силе исходного источника,
умноженной на транспортное альбедо [285]

Λ′ = μ′
s

μa + μ′
s
. (1.25)

Исследования подтверждают, что диффузионная теория достаточно точно опи-
сывает миграцию фотонов в бесконечных однородных рассеивающих средах [34,
46, 51, 93, 129, 196, 198, 283, 290–298]. Однако альтернативная процедура вывода
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Рис. 1.8. Многократное рассеяние: а — определение транспортной длины свободного пробега
фотона, ltr = 1/(μa + μ′

s) ≈ 1/μ′
s (μ′

s � μa), показан средний путь миграции (траектории)
фотона при его взаимодействии (столкновении) с рассеивающими частицами (показаны только
первая и последняя частицы в виде светлых кружков, маленькие стрелки показывают путь
миграции фотона, большая стрелка — показывает результирующее направление транспорта
фотона в результате многократного рассеяния); для выбранного значения параметра ани-
зотропии рассеяния, типичного для многих биотканей, g ≡ 〈cos θ〉 = 0,90, средняя длина
свободного пробега фотона lph = 1/(μa + μs) ≈ 1/μs (μs � μa) примерно в 10 раз короче, чем
транспортная длина, так как μ′

s ≡ μs(1− g ) = 0,10μs; при этом на каждом акте взаимодействия
направление движения фотона изменяется на средний угол, 〈θ〉 ≈ θ1 ≈ θ2 ≈ . . . ≈ θ10 ≈ 26◦;
б — иллюстрация случайной миграции фотона на большем числе рассеивателей (показаны
только каждый первый и каждый десятый рассеиватели) с шагом ltr; для сильно анизотропной
фазовой функции рассеяния (g → 1) необходимо большее количество элементарных актов
рассеяния, чтобы преобразовать заданное распределение зондирующих фотонов в изотропное

распределение; http://omlc.ogi.edu/classroom/ece532/class3/musp.html

диффузионного уравнения, описанная в работах [34, 51, 283], хотя и приводит
к основному уравнению (1.20), но дает более общее выражение для коэффициента
диффузии фотонов:

D = 1
3(μ′

s + aμa)
, (1.26)

где a — численный коэффициент, зависящий от вида диффузионного уравнения (от
фактора анизотропии рассеяния).

Другие приближения в рамках диффузионной теории приводят к значениям a = 0,
1/5, 1/3, 1 [34, 51, 283]. Любое из этих значений a дает существенно лучшее
согласие с результатами моделирования методом случайных блужданий, чем диффу-
зионное уравнение при a = 0, причем при a = 1/3 это согласие несколько лучше,
чем при двух других значениях [283]. Поскольку значения a = 1/5 и a = 1 приво-
дят к неправильной оценке величины скорости распространения фронта импульса
и только при промежуточном значении a = 1/3 скорость получается правильной,
коэффициент диффузии фотонов следует выбирать в виде [283]

D ≈ 1
3μ′

s + μa
. (1.27)

Это выражение в общем случае дает лучшее согласие между диффузионным
уравнением и уравнением переноса излучения, однако на практике оно полезно
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только для сравнительно сильно поглощающих биотканей или их компонентов, когда
μa/μ′

s > 0,01 [291].
Для успешного использования диффузионной теории необходимо обеспечить

условия преобразования направленного светового пучка, например от лазера, в изо-
тропные источники фотонов, расположенные в среде на достаточной глубине, срав-
нимой с транспортной длиной миграции фотона, ltr; при этом коэффициент погло-
щения μa должен быть много меньше приведенного коэффициента рассеяния μ′

s
[196, 290].

В случае однородной биоткани при условии, что μ′
s � μa, миграция фотонов,

инжектируемых в ткань от непрерывного источника, хорошо описывается с помощью
диффузионной модели, для которой полная освещенность U(r) затухает экспоненци-
ально с удалением от точечного источника [275, 299]:

U(r) = P

4πDr
exp (−μeffr), (1.28)

где r — расстояние от источника; P — мощность источника, Вт; остальные парамет-
ры введены ранее.

При получении изображения однородной биоткани с находящимся внутри ис-
точником излучения (например, за счет возбужденной флуоресценции от эндоген-
ных или экзогенных флуорофоров внутри ткани) освещенность, наблюдаемая на
поверхности биоткани, может быть рассчитана с использованием (1.9) или (1.17)
и (1.28) при соответствующих граничных условиях (см. рис. 1.9). Благодаря простоте
и хорошей апробации как с помощью численных методов, так и экспериментально,
часто используются граничные условия с экстраполяцией [296, 299]. Как показано
на рис. 1.9, источник в области изображений формируется относительно плоскости,
лежащей на расстоянии

zb = 2D
1 +Reff

1−Reff
, (1.29)

от поверхности биоткани (граница экстраполяции). Здесь Reff — эффективный коэф-
фициент отражения, усредненный по всем углам падения на границу, который может
быть найден путем интегрирования френелевских коэффициентов отражения по всем
углам падения [296]; D — коэффициент диффузии (см. (1.20)). На границе экстра-
поляции вклады потоков фотонов от источника и его изображения складываются,
в результате

U(z = 0) = P

4πD

[
1
r1
e−μeffr1 − 1

r2
e−μeffr2

]
. (1.30)

Лучевая интенсивность I(r, ŝ ) в биоткани в направлении единичного вектора ŝ
дается выражением [296]

I(r, ŝ ) = 1
4π

[U(r) − 3D(∇U(r)) · ŝ]. (1.31)

Используя выражение (1.30) и производную от него по нормали, ∂U/∂zz=0, из
(1.31) рассчитывается интенсивность на поверхности биоткани [299]:

Iz=0 = 1
4π

(
P

4πD

){
1
r1
e−μeffr1 − 1

r2
e−μeffr2 +

+ 3D
[
d

r21

(
μeff +

1
r1

)
e−μeffr1 + d+ 2zb

r22

(
μeff +

1
r2

)
e−μeffr2

]}
, (1.32)
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где r1 =
√
ρ2 + d2 , r2 =

√
ρ2 + (d+ 2zb)2 , а d — расстояние от поверхности до

источника в глубине ткани (см. рис. 1.9).

Рис. 1.9. Оптическая система, сфокусированная на поверхность биоткани, формирует изобра-
жение за счет сбора диффузного (рассеянного) света, излучаемого реальным или виртуальным
источником света внутри биоткани; геометрия в диффузионной модели с границей экстрапо-
ляции, граница экстраполяции отстоит от поверхности ткани z = 0 на расстояние zb [299]

Измерение диффузно отраженного света часто используется для получения све-
дений об оптических свойствах среды с целью спектроскопической диагностики
и визуализации ткани. Для обеспечения таких измерений необходимо разработать
адекватный вычислительный алгоритм. Одной из основ для такого алгоритма явля-
ется решение диффузионного уравнения с граничными условиями на поверхностях
раздела [46, 93, 296–298]. Как мы уже видели, эти граничные условия выводятся
из формул Френеля для отражения и баланса между потоками фотонов падающего
излучения и фотонов, пересекающих границу раздела. При условии, что источник
моделируется как точечный излучатель на глубине, равной транспортной длине сво-
бодного пробега, ltr, и при использовании экстраполированной границы для удовле-
творения граничных условий пространственно зависимая отражательная способность
на один падающий фотон, R(rsd), выражается как [297, 298]:

R(rsd) = FU

4π

{
ltr
(
μeff +

1
r1

)
exp (−μeffr1)

r21
+ (ltr + 2zb)

(
μeff +

1
r2

)
exp (−μeffr2)

r22

}
+

+ FF

4πD

{
exp (−μeffr1)

r1
− exp (−μeffr2)

r2

}
, (1.33)

где rsd — расстояние между источником света и приемником на поверхности биотка-

ни, см; r1 =
√
l2tr + r2sd ; r2 =

√
(ltr + 2zb)2 + r2sd ; D — коэффициент диффузии (1.20);

zb — расстояние до экстраполированной границы (1.29); параметры FU и FF пред-
ставляют собой доли плотности потока излучения и потока, покидающего биоткань
через границу поверхности. Эти значения получаются интегрированием энергетиче-
ской яркости по задней полусфере [297] и зависят от величины скачка показателя
преломления на границе. Для фантома биоткани (полистирол) значения FU и FF
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равны соответственно 0,089 и 0,239 для фантома в воздухе, или 0,169 и 0,406 для
фантома в воде [298].

Некоторые ограничения диффузионной теории, в частности связанные с неудо-
влетворительным описанием плотности потока источника, можно преодолеть путем
ее модификации на основе точного, но сравнительно простого уравнения Грожана
(Grosjean’s equation), которое описывает распределение света в бесконечной изотроп-
но рассеивающей среде [293]. Диффузионное приближение при решении уравнения
переноса излучения в рассеивающей среде с пространственно меняющимся показа-
телем преломления получено в работе [295].

Перейдем к краткому обзору других решений уравнения переноса. Решение
первого порядка реализуется для оптически тонких и слабо рассеивающих сред
(τ < 1, Λ < 0,5), когда интенсивность проходящей (когерентной) волны описывается
уравнением (1.1) или аналогичным выражением [284]:

I(s) = (1−RF)I0 exp (−τ ), (1.34)

где интенсивность падающего света I0 (Вт/см2) определяется плотностью потока
падающего излучения или энергетической освещенностью (см. уравнение (1.11)) F0

и зависящей от телесного угла дельта-функцией, указывающей направление Ω̂0: I0 =
= F0δ(Ω̂ − Ω̂0).

Для узкого пучка (например, лазера) это приближение можно применять к оп-
тически более плотным биотканям (τ > 1, Λ < 0,9). Однако некоторые биоткани
имеют Λ ≈ 1 в «терапевтическом/диагностическом окне» длин волн, что делает
приближение первого порядка неприменимым даже при τ � 1.

Более строгое решение уравнения переноса дает метод дискретных ординат (мно-
гопотоковая теория), в котором уравнение (1.9) преобразуется в матричное диффе-
ренциальное уравнение для освещенности вдоль множества дискретных направлений
(углов) [275]. Качество аппроксимации точного решения растет с увеличением числа
этих углов. Выше было показано, что плотность потока энергии можно разложить по
сферическим гармоникам, что позволяет разделить уравнение переноса на отдельные
уравнения для каждой гармоники. Этот подход также приводит к точному реше-
нию при условии, что число сферических гармоник достаточно велико. Например,
при исследовании биотканей использовалось до 150 сферических гармоник [300],
и получающиеся уравнения решались методом конечных разностей [301]. Однако
этот подход требует больших затрат времени для получения решения с достаточной
точностью. Более того, он почти не пригоден для дельтаобразных фазовых функций
рассеяния [284].

Р3-приближение представляет собой приближенное решение уравнения переноса
излучения (см. (1.9)), при котором энергетическая яркость выражается алгебраи-
чески в виде ряда из полиномов Лежандра. Стар был первым, кто воспользовался
возросшими возможностями компьютеров для сравнения Р3-приближения с расчетом
по методу Монте-Карло в плоской геометрии [302, 303]. Дальнейшее развитие
Р3-приближения для сферической геометрии, более близкой к практике исследования
биотканей, описано в работе [304].

В оптике биотканей интенсивно используются более простые методы решения
уравнений переноса, такие как двухпотоковая теория Кубелки–Мунка [305] или
трех-, четырех- и семипотоковые модели [56, 275, 284]. Такие представления есте-
ственны и весьма плодотворны для лазерного зондирования биотканей. В частности,
четырехпотоковая модель [306] в действительности представляет собой два встреч-
ных диффузных потока (модель Кубелки–Мунка) и два коллимированных лазерных
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пучка, падающий и отраженный от задней границы образца. Семипотоковая мо-
дель — простейшее трехмерное представление рассеянного излучения и падающего
лазерного пучка в полубесконечной среде [56]. Конечно, простота и возможность
быстрого вычисления дозы излучения или быстрого определения оптических пара-
метров биоткани (решения обратной задачи рассеяния) достигаются за счет потери
точности.

1.1.3. Моделирование методом Монте-Карло. Развитие новых методов реше-
ния прямой и обратной задач переноса излучения в средах с произвольной конфи-
гурацией и граничными условиями является решающим для надежных послойных
измерений параметров лазерного излучения внутри биотканей, необходимых для
таких практических целей, как диффузная оптическая томография и спектроскопия
биологических объектов. Метод Монте-Карло (МК) оказался в этом смысле наиболее
перспективным и широко применяется для численного решения уравнения переноса
излучения в различных областях знания (астрофизика, оптика атмосферы и океана
и т. п.) [307, 308]. В последнее время он нашел применение и в оптике биотканей
[1–3, 12–16, 29, 33, 41, 48, 129, 135, 196, 197, 290, 306, 309–373]. Метод основан
на численном моделировании движения фотона в рассеивающей среде. Случайные
блуждания фотона внутри образца отслеживаются до момента его поглощения или
выхода из среды. Известные алгоритмы позволяют описать несколько слоев биоткани
с различными оптическими свойствами, а также конечный размер падающего пучка
и отражение света на границах раздела. Типичные примеры многослойных сред —
кожа, стенки сосудов, мочевого пузыря и матки.

При своей высокой точности и универсальности метод МК имеет один главный
недостаток — он требует очень большого компьютерного времени для отслеживания
большого числа фотонов, необходимого для достижения приемлемой дисперсии, что
связано со статистической природой моделирования. Моделирование методом МК
требует особенно больших затрат машинного времени, когда коэффициент поглоще-
ния много меньше коэффициента рассеяния среды, в которой фотон может блуждать
очень долго, пока не будет поглощен.

В зависимости от поставленной задачи метод МК используется для расчета
диффузного отражения или пропускания либо на одной длине волны, либо по всему
спектру; могут быть смоделированы и другие оптические характеристики при различ-
ных геометриях эксперимента [1–3, 12–16, 29, 33, 41, 48, 129, 135, 196, 197, 290, 306,
309–373]. В задаче о распространении узкого направленного пучка фотонный пакет
с начальным «весом» единица запускается перпендикулярно к поверхности биоткани
вдоль направления светового пучка, а в задаче об изотропном источнике света,
погруженном в толщу биоткани, фотонный пакет запускается изотропно. Возможны
и другие варианты геометрии, например ввод фотонов в биоткань под некоторым
углом к поверхности. После определения геометрии случайным образом выбирается
величина шага моделирования при помощи выражения [290]

l = − ln (ξ)

μa + μs
, (1.35)

где ξ — случайное число, равномерно распределенное в интервале от 0 до 1
(0 < ξ � 1). Поглощение в среде учитывается потерей «веса» фотона в конце каждого
шага. Величина потери «веса» фотона равна его «весу» в начале шага, умноженному
на (1−Λ), где Λ — альбедо (см. уравнение (1.7)). Фотон с оставшимся «весом» снова
испытывает рассеяние. Новое направление фотона рассчитывается статистически, ис-
ходя из фазовой функции рассеяния (см. выражение (1.13)), которую в соответствии
с фактором анизотропии рассеяния можно выбрать в виде феноменологической функ-
ции Хеньи–Гринштейна (см. выражение (1.15)). Затем с помощью уравнения (1.35)



1.1. Распространение непрерывного светового излучения в биологических тканях 57

генерируется новый шаг, и процесс повторяется. Когда фотон пытается покинуть
среду, вероятность внутреннего отражения рассчитывается с помощью формул Фре-
неля [296, 327]. Когда «вес» фотона становится меньше заданного порога (обычно
10−4), используется процедура «русской рулетки», с помощью которой определяется,
исчезнет ли фотон или будет продолжать мигрировать с увеличенным «весом». Если
фотон пересекает границу с внешней средой, его «вес» вносит вклад в диффуз-
ное отражение или пропускание. Если происходит отражение, то фотонный пакет
отражается в среду на соответствующую глубину и его миграция продолжается.
В противном случае миграция данного фотона прекращается и в среду запускается
новый фотон в точке, где находится источник. Для получения статистически зна-
чимых результатов требуется большое число фотонов, как правило, составляющее
1–100 млн. Например, программа трехмерного моделирования методом МК, разрабо-
танная для описания миграции фотонов в сложных неоднородных средах, позволяет
с использованием 108 распространяющихся фотонов в течение 5–10 ч компьютерного
моделирования на компьютере с тактовой частотой 1 ГГц достичь отношения сигнал–
шум более 100, вплоть до расстояний между источником и приемником порядка
30 мм при площади приемника 1 мм2 [342].

Хотя прогресс компьютерной техники и математического обеспечения приводят
к сокращению указанных затрат времени, развитие новых методов лазерной диагно-
стики и терапии требует разработки новых, более эффективных, простых и надежных
алгоритмов для метода МК. Например, сжатый (condensed) метод МК позволяет
получить решение для любого альбедо, основываясь на результатах моделирования
при одном значении альбедо, что существенно облегчает вычисления [320]. Развитие
очень экономичных гибридных моделей нацелено на сочетание точности метода МК
с высокой эффективностью диффузионных теорий или приближенных аналитических
выражений [290, 319, 326, 327].

Оригинальная программа МК, позволяющая получить информацию, необходимую
для реконструкции внутренней структуры сильно рассеивающих объектов размером
1000 характерных длин рассеяния и более, была разработана на основе метода
интегрирования по траекториям и алгоритма Метрополиса (Metropolis algorithm)
[374, 375]. Аппарат интегрирования по траекториям, впервые предложенный Фейн-
маном для альтернативного описания квантовой механики, может с равным успехом
использоваться для описания движения фотонов в рассеивающей среде, поскольку
они представляют собой частицы, претерпевающие столкновения с заданной частотой
с известным средним отклонением траектории при каждом столкновении [376–382].
Интеграл по всем возможным траекториям с использованием множества вложенных
интегралов называется интегралом по траектории. Этот подход предполагает анали-
тическое решение уравнения переноса излучения в рамках приближения Перельмана
(Perelman’s approximation), которое справедливо для сравнительно слабого рассея-
ния [377]. Модель интегрирования по траекториям, предложенная в работе [376],
выводится из первых принципов и не использует приближения Перельмана. Метод
интегрирования по траекториям был применен к численному расчету в модели
«случайного блуждания» фотонов на трехмерной дискретной сетке [382]. В контек-
сте МК-подхода метод интегрирования по траекториям можно рассматривать как
экстремальную форму снижения дисперсии, в которой вместо поиска наиболее веро-
ятных траекторий путем случайного перебора используется их прямое определение
[374–376]. Следовательно, исключение «неинформативных» траекторий фотонов из
процедуры вычисления может обеспечить увеличение скорости расчетов на несколько
порядков [374, 375].

В качестве примера рассмотрим оптику кожи человека [6, 37, 38, 57, 306, 315,
316, 318, 321–325, 333, 334, 340, 343, 383–388]. Для вычисления распределений
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поверхностной плотности потока излучения F (r) и полной плотности потока энергии
U(r) методом МК (см. уравнения (1.11) и (1.12)), представим кожу как плоскую
многослойную рассеивающую и поглощающую среду (рис. 1.10), на поверхность
которой нормально падает лазерный пучок. Предположим далее, что каждый i-й
слой характеризуется параметрами μai, μsi, pi(θ), толщиной di, и средним пока-
зателем преломления наполняющей среды ni. Отметим, что более общий подход
к моделированию методом МК учитывает границы раздела между слоями дермы
в виде квазислучайных периодических поверхностей, а также спектральный отклик
компонентов кожи [340, 343].

Рис. 1.10. Модель кожи человека [306]

С использованием алгоритма МК, описанного в работах [306, 318, 323–325],
для моделирования распределения гауссовых световых пучков в коже (см. рис. 1.10
и табл. 1.1) были определены полная плотность потока на длинах волн 337, 577
и 633 нм, как это показано на рис. 1.11, а также зависимости максимальной полной
плотности потока лучистой энергии Um и соответствующей области (D‖ × D⊥)
высокой освещенности от начального радиуса падающего лазерного пучка r0 на
длине волны 633 нм (рис. 1.12). Параметры D‖ и D⊥ определяются на уровне 1/e2

величины U вдоль и поперек падающего светового пучка, соответственно. Легко
видеть, что максимум освещенности формируется на некоторой глубине внутри среды
и полная плотность потока в точке максимума Um может быть существенно выше,
чем в центре пучка, падающего на поверхность среды (U0). Это явление было
замечено многими авторами (см., например, работы [1, 3, 6, 37, 303]), которые
подчеркивали сильную связь между отношением Um/U0 и оптическими свойствами
среды, радиусом падающего пучка и свойствами границы. Из рис. 1.12 б видно, что
рост радиуса падающего пучка приводит к расширению засвеченной области внутри
биоткани, причем скорость увеличения в поперечном направлении больше, чем вдоль
пучка.
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Т а б л иц а 1.1
Оптические параметры кожи [6, 306]

№ Слой кожи λ, нм μa,
см−1

μs,
см−1 g n d, мкм

1 Эпидермис
337
577
633

32
10,7
4,3

165
120
107

0,72
0,78
0,79

1,5
1,5
1,5

100

2 Дерма
337
577
633

23
3,0
2,7

227
205
187

0,72
0,78
0,82

1,4
1,4
1,4

200

3
Дерма, plexus
superficialis

337
577
633

40
5,2
3,3

246
219
192

0,72
0,78
0,82

1,4
1,4
1,4

200

4 Дерма
337
577
633

23
3,0
2,7

227
205
187

0,72
0,78
0,82

1,4
1,4
1,4

900

5
Дерма, plexus
profundus

337
577
633

46
6
3,4

253
225
194

0,72
0,78
0,82

1,4
1,4
1,4

600

Рис. 1.11. Результаты моделирования методом Монте-Карло распределения полной плотности
потока энергии излучения U (Вт/см2) в коже, облучаемой гауссовыми пучками лазерного света
с различными длинами волн (λ = 633, 577 и 337 нм), одинаковыми радиусами на поверхности
кожи (r0 = 1,0 мм), и одинаковыми интенсивностями в центре пучка (U0 = 1 Вт/см2) [6];
z — продольная координата (вдоль падающего пучка или в глубину кожи); r — поперечная

координата (поперек пучка или вдоль поверхности кожи)

С практической точки зрения такие расчеты для кожи человека и других много-
слойных мягких биотканей необходимы для правильного подбора доз облучения при
фотохимической, фотодинамической и фототермической терапии рака и многих дру-
гих заболеваний, а также лазерной коагуляции поверхностных кровеносных сосудов
и транс-склеральной циклофотокоагуляции [2, 3, 6, 10–16, 22, 29, 32, 33, 37, 57, 72,
90, 91, 303, 323–325, 386–394].
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Рис. 1.12. Параметры области максимальной освещенности в зависимости от радиуса пада-
ющего пучка (пучок имеет гауссов профиль, длина волны 633 нм, мощность 25 мВт): а —
полная освещенность в центре падающего пучка, U0; максимальная полная освещенность,
Um; отношение, Um/U0; б — размер максимально освещенной области (на уровне 1/e2)
вдоль оси пучка, D‖; размер максимально освещенной области (на уровне 1/e2) поперек оси

пучка, D⊥ [306]

В частности, на основе результатов моделирования методом МК, представленных
на рис. 1.11 и 1.12, ослабление широкого лазерного пучка с интенсивностью I0 на
глубине z > ld = 1/μeff (см. выражение (1.18)) в слое среды можно описать как

I(z) ≈ I0bs exp (−μeffz), (1.36)

где bs учитывает дополнительное облучение верхних слоев за счет рассеяния назад
из глубины ткани (эффект рециркуляции фотонов). Соответственно, глубина проник-
новения света в биоткань есть

le = ld[ln bs + 1]. (1.37)
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В типичном случае для биотканей bs = 1–5 при диаметре пучка 1–20 мм [303,
391]. При использовании широких пучков для стационарного освещения сильно
рассеивающих сред с низким поглощением энергия накапливается в биоткани бла-
годаря высокой кратности хаотических миграций фотона на большие расстояния.
Сильно рассеивающая среда работает как случайный резонатор, накапливающий
энергию света. Плотность мощности света в поверхностных слоях биоткани может
существенно (до пяти раз) превышать мощность падающего излучения и служить
причиной передозировки при фотодинамической терапии или перегрева при лазерной
интерстициальной термотерапии. С другой стороны, эффект рециркуляции фотонов
может принести пользу для более эффективного облучения подповерхностных пора-
жений с использованием сравнительно низких плотностей падающей мощности.

В настоящее время наиболее часто используется публично доступный МК-алго-
ритм, разработанный Вангом и Жаком для многослойных биотканей (MCML code)
[196, 290, 319, 326, 327]. MCML-алгоритм также базируется на подсчетах уменьше-
ния «веса» фотона, т. е. «веса» каждого пакета фотонов, который экспоненциально
уменьшается в процессе распространения пакета в среде в соответствии с парамет-
рами рассеяния и поглощения среды. Когда текущий «вес» W фотона становится
достаточно малым, включается процедура «русской рулетки», которая определяет
вероятность «выживания» m каждого из пакетов фотонов с весом m ×W. Такой
алгоритм успешно применяется для расчетов распределения лучевой интенсивности
в биотканях и предполагает баланс энергий падающего, поглощенного и рассеянного
излучения в биоткани. Однако процедура приписывания случайно выбранному па-
кету фотонов дополнительного «веса» может привести к неконтролируемому увели-
чению числа фотонов с неоправданно длинными траекториями, что может повлиять
на окончательное распределение траекторий фотонов в среде и дать некоторую
неопределенность результатов моделирования.

Другой подход к МК-моделированию представляет собой комбинирование схемы
статистического «веса» и моделирования эффективных траекторий фотонов [338].
Расчеты основаны на моделировании большого числа возможных траекторий пакетов
фотонов при их прохождении от области их ввода в среду до области, где они покида-
ют среду. Начальные и конечные состояния фотонов хорошо определены геометрией
источников и детекторов, их числовыми апертурами, пространственным распределе-
нием интенсивности падающего пучка, чувствительностью детектора и т. п. Предпо-
ложение о независимости поглощения и рассеяния вдоль траектории фотона позво-
ляет учитывать эти процессы по отдельности. Поэтому в процессе распространения
в среде «вес» каждого фотонного пакета уменьшается только за счет частичного
отражения и/или преломления на границах областей среды. В рамках такого подхода
можно учесть и влияние полного внутреннего отражения [348]. Таким образом, при
аккумулировании достаточного количества фотонных пакетов (∼ 106–108) между об-
ластями источника и приемника, пересчитывается статистический вес каждого паке-
та путем учета экспоненциального затухания потока в соответствии с полной длиной
пути фотона и величиной коэффициента поглощения среды. Это позволяет быстро
пересчитывать интенсивность для набора значений коэффициента поглощения среды
для определенных длин волн. Таким образом спектры отражения и флуоресценции
кожи и других биологических тканей, ОКТ-изображения и прочее могут быть до-
статочно легко рассчитаны. Главное достоинство метода состоит в том, что время
счета не зависит от поглощения среды и процедура расчетов избегает необходимости
учитывать сохранение энергии в среде, как это нужно делать в МК-алгоритмах,
основанных на применении «русской рулетки». Этот метод с дальнейшими усовер-
шенствованиями был обобщен для целого ряда возможных приложений в области
оптики биотканей и имеется в открытом доступе в Интернете [370, 371].
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МК-моделирование широко используется в расчетах флуоресценции биотканей.
Модели, предложенные в работах [347, 349], предполагают, что флуоресценция излу-
чается равномерно из центров рассеяния в случайных направлениях. Алгоритм, опи-
санный в работе [350], учитывает на примере кожи пространственное распределение
флуорофоров в биоткани. МК-алгоритмы для расчета спектров отражения кожи мож-
но найти в работах [338, 340], а для просветленной кожи в работе [351]. Когерентные
эффекты в многократно рассеивающих средах были учтены в МК-моделировании
в работах [352, 353]. МК-алгоритм для моделирования преобразования изображения
в дисперсной среде представлен в работе [359]. Имитационные 2D-ОКТ-изобра-
жения с учетом поляризации, когерентности света и формирования спеклов по-
лучены авторами [362, 367]. Первый объектно-ориентированный унифицированный
МК-алгоритм, использующий технологию CUDA NVIDEA GPU и подходящий для
многих применений в оптике биотканей и биофотонике, включая расчет цвета кожи,
спектров отражения, поляризационных характеристик, описан в работе [370]. Его
также можно найти в Википедии,

Характер миграции фотонов в тканях головы человека методом МК был описан
в работе [342]. В работе [354] было проведено детальное сравнение трех разных
МК-моделей. Эффективный МК-алгоритм для описания лазерной допплеровской
флоуметрии крови в коже представлен в работе [365]. MCML-алгоритм был адапти-
рован к GPU параллелльным вычислениям авторами работы [364] (включен в Ви-
кипедию). Количественное описание оптических свойств крови с использованием
инверсного алгоритма МК (ИМК) дано в работах [230, 345, 346]. Были получены
данные для коэффициентов поглощения μa и рассеяния μs, а также для фактора
анизотропии рассеяния g крови человека в различных физиологических состояниях.
Одновременно был разработан алгоритм ИМК для анализа оптических параметров
крови в потоке [48]. Наблюдаемые изменения оптических свойств крови в потоках
были отнесены к деформации, распределению и ориентации эритроцитов за счет
сдвиговых напряженний в потоке частиц. Однако обычные МК-алгоритмы [309–311,
318, 327, 348, 356–358], не позволяют учесть реальное взаимодействие фотонов
с эритроцитами. В частности, количественно описывать наблюдаемые явления и на-
дежно определять фактор анизотропии рассеяния. Очевидно, что из-за сложной
формы эритроцита рассеяние фотона от него зависит от угла падения фотона на
эритроцит. Он также деформируется в процессе движения, что дополнительно услож-
няет взаимодействие фотонов с клеткой. В работах [357, 358] для моделирования
рассеяния фотонов на эритроцитах был предложен MCML-алгоритм с использо-
ванием фазовой функции рассеяния Хеньи–Гринштейна. Детальные исследования
влияния фазовой функции рассеяния на МК моделирование представлено в рабо-
тах [360, 361].

Для преодоления этих проблем перспективным является подход, основанный
на детальном учете взаимодействия фотонов с клетками, так называемый pciMC
(photon-cell interactive МС) — МК-алгоритм, который отслеживает миграцию фотона
как в области вне клетки, так и внутри клетки без необходимости использова-
ния макроскопической фазовой функции рассеяния и фактора анизотропии рассея-
ния [368]. В этом МК-алгоритме 3-мерные двояковогнутые эритроциты определяются
с помощью входных параметров, включая объем, форму, гематокрит и пр. Взаимо-
действие фотонов на границе плазмы клетки описывается с помощью геометрической
оптики, поскольку в норме гемоглобин равномерно распределен в цитоплазме эритро-
цита, размеры которого существенно превышают длину волны света. Таким образом
этот МК-алгоритм учитывает изменения характера рассеяния фотонов, обусловлен-
ные изменением объема эритроцита, его формы и ориентации, а также содержания
гемоглобина в клетке.
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Инверсные алгоритмы МК, используемые для реконструкции оптических пара-
метров биотканей и скорости движения крови в сосудах по измерениям статических
и динамических спектров отражения, можно найти в обзорных работах [344, 372].
Они также представлены в гл. 7, посвященной описанию методов и алгоритмов для
определения оптических параметров биотканей.

1.2. Распространение коротких импульсов
в биологических тканях

1.2.1. Принципы распространения и теоретическое обоснование. На основе
временной теории переноса излучения (ТПИ) можно анализировать отклик рассе-
ивающей среды в зависимости от времени. Такой анализ важен для обеспечения
неинвазивных методов оптической диагностики, использующих измерения коэффи-
циентов отражения и пропускания биотканей с временным разрешением [1, 3, 6, 31,
42, 44, 71, 92, 129, 130, 139, 196, 197, 206, 290, 291, 294, 296, 374–382, 395–428].
В наиболее общем виде временное уравнение переноса излучения для зависящей
от времени энергетической яркости (или удельной интенсивности) I (r, ŝ, t), можно
записать так [395, 427]:

∂

∂S
I (r, ŝ, t) + μtt2

∂

∂t
I (r, ŝ, t) =

= −μtI (r, ŝ, t) + μs ·
∫

4π

[ t∫

−∞
I (r, ŝ, t) f (t, t′) dt′

]
p (ŝ, ŝ ′) dΩ′ + S (r, ŝ, t). (1.38)

По сравнению со стационарным уравнением (1.9), в уравнении (1.38) введены
следующие новые обозначения: t — время, t2 = 1/(μtc) — средний интервал времени
между взаимодействиями, где c — скорость света в среде, μt = μa + μs (см. уравне-
ние (1.2)); функция f(t, t′) описывает временную деформацию δ-образного импульса,
следующую за его однократным рассеянием, и может быть представлена в виде
затухающей экспоненциальной функции

f (t, t′) = 1
t1

exp
(
− t− t′

t1

)
, (1.39)

где t1 может зависеть от r и представляет собой первый момент распределения f(t, t′),
который описывает временной интервал индивидуального акта рассеяния при t1 →
→ 0, f(t, t′) → δ(t− t′). Энергетическая яркость I(r, ŝ, t) в уравнении (1.38) содержит
две компоненты: ослабляемую падающую и диффузную. Это уравнение дополняется
граничными условиями (см. соотношения (1.10)) при (r, ŝ ) → (r, ŝ, t).

При зондировании плоско-параллельного слоя рассеивающей среды ультракорот-
ким лазерным импульсом прошедший импульс состоит из баллистической (коге-
рентной) компоненты, группы фотонов с зигзагообразными траекториями («снейк»
или змеевидными траекториями) и высокоинтенсивной диффузной компоненты
(см. рис. 1.13) [1, 3, 6, 31]. Как фотоны, не испытавшие рассеяния (баллистические),
так и некоторая группа фотонов, претерпевших однократное рассеяние строго вперед,
дают вклад в интенсивность строго направленной вперед компоненты (состоящей
из фотонов, распространяющихся прямо вдоль лазерного пучка). Эта компонента
подвержена экспоненциальному ослаблению с ростом толщины образца (см. уравне-
ние (1.1)). По этой причине применимость таких фотонов для целей практической
диагностики протяженных биотканей и органов ограничена, хотя они потенциально
дают более контрастное изображение объекта.
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Рис. 1.13. Ультракороткий лазерный импульс, распространяясь в случайной среде, распадается
на диффузную компоненту, «снейк»-компоненту с зигзагообразными траекториями фотонов

и баллистическую компоненту [1]

Группа «снейк»-фотонов, т. е. фотонов с зигзагообразными траекториями, включа-
ет фотоны, каждый из которых испытал всего несколько столкновений. Они движут-
ся вдоль траекторий, которые лишь слегка отклоняются от направления падающего
пучка, и формируют часть диффузной компоненты, приходящую на приемник раньше
всех. Эти фотоны несут информацию об оптических свойствах рассеивающей среды
и параметрах любого чужеродного объекта, который может встретиться на их пути.

Диффузная компонента интенсивна и очень широка во временном масштабе, по-
скольку содержит основную часть падающих фотонов, претерпевших большое число
актов рассеяния, мигрировавших в различных направлениях и прошедших различ-
ные, зачастую большие расстояния от области их влета до области детектирования.
Более того, диффузная компонента несет информацию об оптических свойствах рас-
сеивающей среды, а ее деформация может отражать присутствие в среде локальных
неоднородностей. Разрешение, получаемое таким методом при большой светосиле,
намного ниже, чем в методе, основанном на регистрации фотонов, распространя-
ющихся прямолинейно. Возможны две схемы зондирования, в одной из которых
регистрируются прошедшие фотоны, а в другой — рассеянные назад (см. рис. 1.14).

Если биоткань однородна и полубесконечна, размеры источника и приемника ма-
лы по сравнению с расстоянием rsd между ними на поверхности биоткани, а импульс
может рассматриваться как одиночный, то распределение света в диффузионном
приближении (справедливом при μa � μ′

s) описывается временным уравнением диф-
фузии [398, 399]: (

∇2 − cμaD
−1 −D−1 ∂

∂t

)
U (r, t) = −Q (r, t), (1.40)

которое фактически является обобщением стационарного уравнения (1.17). Следует
отметить, что уравнение диффузии эквивалентно уравнению теплопроводности [412].
Решение уравнения (1.40) приводит к следующему соотношению для числа рассеян-
ных назад фотонов на поверхности в единицу времени и с единицы площади R(rsd, t)
[398, 399]:

R (rsd, t) = z0

(4πD)3/2
t−5/2 exp

(
−r2sd + z20

2Dt

)
exp (−μact), (1.41)



1.2. Распространение коротких импульсов в биологических тканях 65

Рис. 1.14. Типичные схемы визуализации биотканей с разрешением по времени [1]: а —
с регистрацией прошедших фотонов; б — режим рассеяния назад; A — зондирующий пучок;
B — регистрируемое излучение. Темная область в центре рассеивающего слоя — локальная
неоднородность (опухоль). Показаны пространственные и временные распределения фото-

нов в среде

и, соответственно, для коэффициента пропускания

T (rsd, d, t) = (4πD)−3/2t−5/2 exp
(
− r2sd
4Dt

){
(d− z0) exp

[
− (d− z0)

2

4Dt

]
−

− (d+ z0) exp
[
− (d+ z0)

2

4Dt

]
+ (3d− z0) exp

[
− (3d− z0)

2

4Dt

]
−

− (3d+ z0) exp
[
− (3d+ z0)

2

4Dt

]}
exp (−μact), (1.42)

где z0 = (μ′
s)−1, а d — толщина биоткани.

На практике μa и μ′
s определяются методом подгонки с использованием уравне-

ний (1.41) или (1.42) на основании измерений формы отраженного или прошедшего
импульсов, которые обычно осуществляются методом счета фотонов с разрешением
во времени. Определенные таким образом экспериментальные значения оптических
параметров многих биотканей и модельных сред можно найти в работах [1, 3, 6,
12–15, 31, 88, 89, 129, 130, 139, 206, 342, 372, 398–415, 426]. Важным досто-
инством импульсного метода является его применимость in vivo с возможностью
раздельного определения μa и μ′

s в одном измерении в режиме рассеяния назад
или при просвечивании. Уместно заметить, что поиск новых подходов к описанию
оптического отклика биотканей на лазерные импульсы является актуальной задачей
(см., например, работы [206, 291, 292, 295, 296, 374–382, 417–428]). Большое число
публикаций посвящено передаче изображения в биотканях и оценке разрешающей
способности оптических томографических схем с использованием перво-прошедших
фотонов от ультракоротких импульсов [1, 3, 6, 71, 129, 130, 139, 342, 396, 397,
405–410, 420, 423–428].

3 В. В. Тучин
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1.2.2. Импульсная спектроскопия и визуализация биологических тканей
с разрешением во времени. Основной принцип улучшения видимости через рас-
сеивающую среду (биоткань) с использованием временного разрешения наглядно
проиллюстрирован на рис. 1.15 [1, 31]. Контрастное изображение объекта в рассе-
ивающей среде можно получить посредством электронной или оптической времен-
ной селекции приходящего первым минимально рассеянного света (баллистические
и «снейк»-фотоны), который содержит геометрическую информацию об объекте,
подобную рентгеновскому зондированию [1, 31, 71, 139]. Типичные оптические
схемы с использованием селекции приходящих первыми фотонов представлены на
рис. 1.16 и 1.17. Одна группа схем (см. рис. 1.16) использует электронную временную
селекцию. В методе счета единичных фотонов с временной корреляцией используется
пикосекундный лазер с высокой частотой повторения (например, лазер на красителе
с синхронизацией мод и разгрузкой резонатора). При регистрации первых пришед-
ших фотонов временная задержка измеряется с помощью преобразователя «время-
амплитуда» (см. рис. 1.16 а) и строится гистограмма времен прихода с использова-
нием большого числа импульсов с низкой энергией. Временное разрешение такого
метода ограничено на уровне примерно 50 пс. Для импульсов с большей энергией
от лазеров с меньшей частотой повторения использование стрик-камер 1) позволяет
улучшить временное разрешение до 1 пс (см. рис. 1.16 б). При наличии камеры
с синхронной разверткой можно использовать даже источник с высокой частотой
повторения и низкой энергией импульсов.

Рис. 1.15. Визуализация через биоткань при стробировании. Улучшенное пространственное
разрешение получено селекцией только «первопришедших» фотонов [1]

1) Стрик-камера (streak camera) — камера с щелевой разверткой для получения хронограмм
с высоким временным разрешением
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Рис. 1.16. Метод визуализации с электронным стробированием [1]

В другой группе методов для селекции фотонов используются оптические нели-
нейные эффекты (см. рис. 1.17). В схеме с керровским оптически затвором необходим
лазер с высокой энергией излучения. Часть энергии импульса используется для зон-
дирования биоткани, а другая часть — для открытия затвора на основе оптического
эффекта Керра (ячейка с CS2) (см. рис. 1.17 а). Поскольку время, в течение которого
затвор открыт, определяется только длительностью лазерного импульса, можно до-
стичь времен селекции в субпикосекундном диапазоне. В методе временной селекции
на основе вынужденного комбинационного рассеяния (ВКР) также используются ла-
зерные импульсы большой энергии. Стоксова волна, генерируемая при ВКР в ячейке
с газом, используется для зондирования биоткани (см. рис. 1.17 б). Прошедший свет
малой интенсивности усиливается в ВКР-усилителе, который, в свою очередь, на-
качивается ультракоротким лазерным импульсом. Этот импульс имеет необходимую
длительность для стробирования желаемой части детектируемого импульса света
с соответствующим временным разрешением, в том числе позволяет регистрировать
сигналы от перво-пришедших фотонов. Третья схема основана на удвоении частоты
с временной корреляцией и часто используется в оптических автокорреляторах при
исследовании характеристик лазерного импульса (см. рис. 1.17 в). Она может быть
непосредственно использована для оптической селекции сигнальных фотонов.

1.2.3. Когерентное рассеяние назад. Использование ультракоротких лазерных
импульсов приводит к появлению локального пика интенсивности излучения, рас-
сеянного назад внутри узкого телесного угла благодаря интерференции рассеянного
света [31, 73, 74]. В направлении точно назад интенсивность рассеянного света, как

3*
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Рис. 1.17. Метод визуализации со стробированием, использующий нелинейно-оптические яв-
ления [1]: CS2 — оптическая ячейка Керра, наполненная CS2; KDP — нелинейный кристалл

для оптического удвоения частоты

правило, вдвое больше диффузной интенсивности. Такая интерференция возникает
из-за симметрии относительно обращения различных траекторий рассеянного света
в направлении назад. Это явление известно как слабая локализация. Профиль
углового распределения когерентного пика зависит от средней транспортной длины
ltr и коэффициента поглощения μa. Угловая ширина пика прямо связана с ltr [74]:

Δθ ≈ λ/(2πltr). (1.43)

Для многих мягких и твердых биотканей, таких как миокард, жировая ткань
человека, молочная железа, раковая ткань легкого, нормальный и пораженный ка-
тарактой хрусталик, ткани зуба, когерентный пик рассеяния назад возникает при
длительности зондирующего лазерного импульса менее 20 пс [74].



1.3. Диффузионные волны фотонной плотности 69

1.3. Диффузионные волны фотонной плотности

1.3.1. Принципы формирования и теоретические основы. Частотный
(frequency-domain) или модуляционный метод был предложен для изучения миграции
фотонов в рассеивающих средах. Метод разработан для оценки динамического
отклика интенсивности рассеянного света на модуляцию интенсивности падающего
лазерного пучка в широком диапазоне частот, который при исследовании биотканей
обычно составляет от 50 до 1000 МГц [1, 3, 4, 6, 10, 52, 53, 71, 129, 130, 139,
206, 411, 412, 427–465]. В модуляционном методе измеряется глубина модуляции
интенсивности рассеянного света

mU ≡ ACприемник/DCприемник

(см. рис. 1.18) и соответствующий фазовый сдвиг по отношению к фазе модуляции
падающего света ΔΦ (фазовая задержка). Поэтому метод часто называют фазовым
или модуляционно-фазовым. По сравнению с временными измерениями, описанными
выше, этот метод более прост и надежен с точки зрения интерпретации данных
и помехозащищенности. Это связано с тем, что частотно-модуляционный метод
использует модуляцию интенсивности источника излучения при сравнительно низкой
пиковой мощности. Более медленные по сравнению с импульсным методом измене-
ния сигнала на одной из выбранных частот (ср. рис. 1.18а и 1.18 б) требуют меньшей
спектральной ширины приемной апаратуры, чем у приборов для временных измере-
ний, а, следовательно, может быть обеспечено более высокое значение отношения
сигнал–шум. Медицинское оборудование, использующее модуляционные измерения,
более экономично и портативно, оно может быть создано на основе измерительных
приборов, используемых в оптических телекоммуникационных системах и в исследо-
ваниях дисперсии оптических волокон [4, 139, 456]. Однако из-за одновременности
передачи и приема сигналов метод требует специальных мер по предотвращению
перекрестных помех между передаваемым и принимаемым сигналами. Используемые
в настоящее время измерительные схемы основаны на гетеродинировании оптическо-
го и преобразованного сигналов [1, 3, 4, 6, 10, 52, 53, 71, 129, 130, 139, 411–416,
427–451, 462, 463].

Развитие теории, лежащей в основе данного метода, привело к открытию нового
типа волн — волн фотонной плотности или волн с быстро затухающей интен-
сивностью. Микроскопически отдельные фотоны совершают случайные блуждания
в рассеивающей среде, однако коллективно они формируют волну фотонной плот-
ности на частоте модуляции ω, которая распространяется от источника излучения
(см. рис. 1.18 и 1.19). Диффузионные волны такого типа известны в других об-
ластях физики (например, при поглощении модулированного лазерного излучения
в различных средах, включая биологические, возникают тепловые волны [5, 6, 25]).
Волны фотонной плотности обладают типичными волновыми свойствами, например,
они испытывают преломление, дифракцию, интерференцию, дисперсию и ослабление
[1, 3, 4, 6, 71, 52, 53, 129, 130, 139, 411, 427, 429, 433–436, 439–441, 462].

В сильно рассеивающих средах со слабым поглощением вдали от стенок, ис-
точника и приемника излучения распределение света можно рассматривать как
затухающий диффузионный процесс, описываемый временным уравнением диффузии
для плотности фотонов (см. уравнение (1.40)). Когда точечный источник света
с гармонической модуляцией интенсивности расположен в точке r = 0,

I(0, t) = I0[1 +mI exp (jωt)], (1.44)

mI — глубина модуляции интенсивности падающего света.
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Рис. 1.18. Схематическое изображение временной эволюции интенсивности регистрируемого
света в ответ на очень короткий световой импульс (а) или на свет, синусоидально промодули-
рованный по интенсивности (б), проходящие произвольное расстояние в рассеивающей среде
с поглощением. Если среда сильно рассеивающая, в прошедшем импульсе нет нерассеянных
компонент (а). Прошедшая волна фотонной плотности сохраняет частоту исходной модуля-
ции (б). Уменьшение амплитуды (ACприемник) и сдвиг фазы модуляции (фазовая задержка ΔΦ)
прошедшей волны обусловленны в основном рассеянием. Демодуляция есть отношение заре-
гистрированных амплитуд переменной (ACприемник) и постоянной (DCприемник) составляющих,
нормированное на глубину модуляции интенсивности источника (ACисточника/DCисточника) [440]

Решение уравнения (1.40) для однородной бесконечной среды можно представить
в виде [71]:

U(r, t) = Udc(r) + Uac(r,ω) exp (jωt), (1.45)

где
Udc = (I0/4πcDr) exp (−r/ld), (1.46)

Uac(r,ω) = Ũac(r,ω) exp {−ikr(ω)r}, (1.47)

Ũac(r,ω) = mI

[
I0

4πcDr

]
exp {−ki(ω)r}, (1.48)
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Рис. 1.19. Схематическое представление распространения фотонов в рассеивающей среде при
инжекции фотонов от непрерывного источника с постоянной интенсивностью (а), импульсно-

го (б), гармонически модулированного (в) по интенсивности [441]

ω = 2πν — частота модуляции, ld = μ−1
eff — диффузионная длина (см. уравнение

(1.18)), а kr(ω) и ki(ω) — действительная и мнимая части волнового вектора фотонной
плотности, соответственно:

k = kr − iki = −i
[
μac+ iω

cD

]0,5
, (1.49)

kr,i = 1
ld

{[
1 + (ωτa)

2]0,5 ∓ 1

2

}0,5

, (1.50)

μac = 1
τa
, (1.51)

где τa — среднее время пробега фотона до того, как он будет поглощен.
Переменная составляющая этого решения — расходящаяся сферическая волна

с центром в точке r = 0, осциллирующая на частоте модуляции ν и приобретающая
фазовый сдвиг по отношению к точке r = 0, равный

ΔΦ = kr(ω)r. (1.52)

Постоянная и переменная компоненты волны фотонной плотности убывают с рас-
стоянием как exp (−r/ld) и exp [−ki(ω)r] соответственно. Длина волны фотонной
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плотности определяется соотношением

ΛΦ = 2π
kr

= 2π
ω

{
2c2Dμa

(
1 +
[
1 + (ωτa)

2
]0,5)}0,5

, (1.53)

а ее фазовая скорость есть
VΦ = ΛΦν. (1.54)

Следовательно, волны фотонной плотности обладают дисперсией.
Для биомедицинских приложений, в частности оптической маммографии, лег-

ко оценить, что при ω/2π = 500 МГц, μ′
s = 15 см−1, μa = 0,035 см−1, и c = (3 ·×

× 1010/1,33) см/с длина волны составляет Λs ≈ 5,0 см, а фазовая скорость равна
Vs ≈ 1,77 · 109 см/с.

Для слабо поглощающих сред, когда ωτa � 1,

Λ2
Φ = 8π2

cD

ω
, (1.55)

V 2
Φ = 2cDω, (1.56)

mU (r,ω) ≡ Ũac(r,ω)

Udc(r)
= mI exp

(
r
√
μa

D

)
exp
(
−r
√

ω

2cD

)
, (1.57)

ΔΦ(r, ω) = r
(

ω

2cD

)0,5
. (1.58)

Из уравнения (1.57) ясно видно, что для поддержания распространения волны фо-
тонной плотности в среде необходимо рассеяние света (см. первый экспоненциальный
член), однако сильное рассеяние приводит к затуханию волны фотонной плотности
(см. второй экспоненциальный член).

Измерение mU (r,ω), ΔΦ(r,ω) позволяет раздельно определить транспортный ко-
эффициент рассеяния μ′

s и коэффициент поглощения μa, и оценить пространственное
распределение этих параметров.

1.3.2. Модуляционная спектроскопия и визуализация биологических
тканей. Очевидно, существует тесная связь между описанными выше двумя под-
ходами к исследованию биологических тканей с временным разрешением. В случае
импульсного зондирования рассеивающей среды приборный или компьютерный
фурье-анализ рассеянных импульсов позволяет одновременно получить амплитудно-
фазовый отклик среды для непрерывного множества гармоник [1, 3, 4, 71, 139, 206,
412, 427–429, 437]. Рисунок 1.20 иллюстрирует типичное поведение амплитудно-
фазового отклика среды фантома биоткани (цельное или разбавленное молоко) [71].
Такие характеристики полезны для спектроскопического исследования биотканей,
например для in vivo оценки степени оксигенации гемоглобина [449, 466] или уровня
глюкозы в крови [467–469].

Пространственное разрешение, достижимое при использовании волн фотонной
плотности, является решающим фактором для визуализации макронеоднородностей.
Представленные на рис. 1.21 теоретические расчеты для двух поглощающих мак-
ронеоднородностей, помещенных в рассеивающую среду, свидетельствуют о том,
что раздельная идентификация макронеоднородностей возможна, если точность из-
мерения фазы и амплитуды не меньше 1,0 и 2,0% соответственно [436, 458].
Потенциально разрешающая сила диффузионной томографии с использованием волн
фотонной плотности близка к 1 мм, т. е. сравнима с разрешающей силой позитрон-
эмиссионной и магниторезонансной томографии [4, 411]. Важными достоинствами
оптической томографии является техническая простота, более широкие возможности
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Рис. 1.20. Амплитудный (а) и фазовый (б) отклики модельной среды (цельное (1, 3) и раз-
бавленное водой (40%) (2) молоко), полученные фурье-преобразованием экспериментальных
откликов на импульсное воздействие; 1, 2 — запись прошедших импульсов, кювета 2 см
толщиной; 3 — режим рассеяния назад (большой объем цельного молока). Расстояние между

освещающим и приемным оптическими волокнами rsd = 2 см [71]

для усиления контрастности объекта молекулярными красителями и визуализации
локальных метаболических процессов.

На рис. 1.22 представлены изображения ткани молочной железы, содержащей
опухоль, в виде изолиний значений коэффициентов поглощения μa и рассеяния μ′

s,
полученные при облучении ткани модулированным по интенсивности излучением
видимого и ближнего ИК-диапазона длин волн [71]. Опухоль хорошо локализуется
благодаря высоким значениям как коэффициента поглощения, так и рассеяния в об-
ласти опухоли.

В принципе, можно достичь рекордной разрешающей способности, менее 1 мм,
используя интерференцию волн фотонной плотности от разнесенных источников [4,
53, 428, 458, 470]. Для получения изображения высокого качества требуется не
только хорошее пространственное разрешение, но и высокий контраст, а также
низкая чувствительность к движениям и геометрии объекта. Для улучшения ка-
чества изображения можно использовать иммерсионный метод [4, 53, 129, 428,
452, 456, 458, 470]. Когда изображаемая ткань окружена средой с согласованными
рассеивающими и поглощающими свойствами, получается однородное изображение
в режиме просвечивания и достигается максимальный динамический диапазон для
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Рис. 1.21. Теоретические распределения относительного фазового сдвига и модуляции ин-
тенсивности на частоте 200 МГц при освещении системы из двух абсолютных поглотителей
(шаров диаметром 0,5 см), помещенных в однородную рассеивающую среду (μ′

s = 10 см−1,
μa = 0,02 см−1). Источник находится в начале координат, а поглотители в точках (−2, 4)

и (2, 4) [436]
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Рис. 1.22. Реконструированные оптические изображения раковой опухоли молочной железы,
полученные при освещении модулированным излучением видимого и ближнего ИК-диапа-
зона: а — изображение показано контурными линиями для коэффициента поглощения μa

(10−2 см−1); б — то же самое для транспортного коэффициента рассеяния μ′
s (см

−1). Опухоль
расположена вблизи точки (70, 10); коэффициенты выражены в относительных единицах [71]

исследования изменений внутри биоткани. Кроме того, при этом можно исключить
влияние граничных условий и геометрии для объектов сложной формы и структуры.
Можно также достичь оптического согласования для зондирующего лазерного пучка
и биоткани и значительно уменьшить влияние внешних и внутренних движений
(дыхания, сердцебиения, дрожания мышц и т. п.) объекта в процессе получения
изображения, а также произвести калибровку измерений с использованием хорошо
известных оптических свойств иммерсионной среды. Иногда такой простой метод
является хорошей альтернативой более сложным методам визуализации, основанным
на многочастотном анализе.

Кроме визуализации макронеоднородностей в тканях молочной железы, модуля-
ционный метод полезен при спектроскопических и томографических исследованиях
других тканей, например мозга и легких. Он также дает понимание многих физио-
логических процессов, зависящих от потребления кислорода биотканями и органами
и связанных с этим гемодинамических изменений. Одной из наиболее важных обла-
стей его применения является оценка распределения кислорода в функционирующем
мозге [4, 411, 428, 429]. Другим примером является мониторинг роста новообразо-
ваний, включая определение объема циркулирующей крови в опухоли и степени ее
оксигенации, повышенного содержания внутриклеточных органелл и обызвествления
биоткани, что может быть важно для дифференциации доброкачественных и злока-
чественных опухолей [411, 428, 429].

В заключение подчеркнем, что высокая плотность биоткани может вызвать необ-
ходимость принятия в расчет длительности отдельного акта рассеяния t1 (см. соотно-
шения (1.38) и (1.39)), которая может оказаться сравнимой со средним промежутком
времени между взаимодействиями t2 [427, 455]. Более того, широко используемое
диффузионное приближение накладывает важные ограничения на анализ оптиче-
ских свойств биоткани. Вследствие этого разработаны более универсальные модели
дисперсии волн фотонной плотности с использованием алгоритмов статистического
моделирования Монте-Карло [427–429, 455].
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1.4. Распространение пространственно-модулированного
излучения в биотканях

1.4.1. Введение. Как мы уже убедились, распространение света в биотканях
является сложным процессом из-за многократного рассеяния света и его поглощения.
Возможность количественнной характеристики биоткани определяется способностью
метода раздельно находить коэффициенты оптического поглощения и рассеяния из
измерений в проходящем или отраженном свете. Как пропускание, так и отражение
биоткани являются функциями времени и пространства, что ведет к соответствую-
щему делению количественных методов определения параметров биотканей на два
больших класса — с временным и пространственным разрешением (см. рис. 1.23).
Как мы также уже убедились, методы с временным разрешением делятся на импульс-
ные и модуляционные: в первом случае измеряется уширение распространяющегося
импульса во времени, или временная точечная передаточная функция (temporal
point-spread function, t-PSF) (см. разд. 1.2) [31, 72], а во втором — затухание и фа-
зовая задержка периодической волны фотонной плотности, или временная функция
передачи модуляции (temporal modulation transfer function, t-MTF), так называемый

Рис. 1.23. Четыре принципиальных вида измерений для характеристики рассеивающих сред:
временное (слева вверху), соответствующее частотное представление (слева внизу); простран-
ственное (справа вверху), соответствующее частотное представление (справа внизу) [479].
FT — фурье-преобразование, t — время, ρ — расстояние, k — пространственная частота, ω —
частота модуляции, t-PSF (temporal point-spread function) — временная точечная передаточная
функция, t-MTF (temporal modulation transfer function) — временная функция передачи
модуляции, s-PSF (spatial point-spread function) — пространственная точечная передаточная
функция, s-MTF (spatial modulation transfer function) — пространственная модуляционная

передаточная функция



1.4. Распространение пространственно-модулированного излучения в биотканях 77

частотный (frequency-domain) или модуляционный метод (см. разд. 1.3) [435, 437,
438, 440, 441]. Импульсный и модуляционный методы полностью эквивалентны
и связаны аналитически через временное преобразование Фурье, хотя каждый из них
имеет свои особенности при использовании существующей аппаратуры и алгоритмов
решения прямых и обратных задач.

В диффузной оптике измерения с пространственным разрешением обычно огра-
ничиваются так называемыми многодистантными измерениями, когда отражение или
пропускание биоткани измеряется для различных расстояний между локализован-
ными источниками света и приемниками, в качестве которых могут служить, на-
пример, волоконные световоды, непосредственно подводящие и уводящие излучение
от биоткани. В данном случае пространственная точечная передаточная функция
(spatial point-spread function, s-PSF) отслеживает пространственную зависимость
отраженного или проходящего света при точечном освещении объекта (см. разд. 1.1
и уравнение (1.33)) [285, 298]. Преобразование Фурье в данном случае представ-
ляет собой спектр пространственных частот регистрируемой интенсивности (spatial-
frequency-domain, SFD). В дифракционной оптике много внимания уделяется исполь-
зованию структуированных освещающих пучков, которые служат для эффективной
манипуляции изображениями (см., например, [471]). Пространственно-модулирован-
ные пучки также эффективно были использованы при исследовании рассеивающих
объектов, включая образцы биотканей и крови (см. разд. 8.3) [472, 473]. Однако
эти исследования в основном относятся к тонким или слабо рассеивающим объ-
ектам. Использование пространственно-модулированных пучков для исследования
сильно рассеивающих биотканей систематически изложено в работах [474–483].
В этих работах был предложен новый метод исследования сильно рассеивающих
сред — метод пространственно-модуляционной (ПМ) визуализации и спектроскопии,
который позволяет количественно характеризовать рассеивающие и поглощающие
свойства биоткани в терминах спектра пространственных частот регистрируемой
интенсивности (spatial-frequency-domain, SFD) одновременно в широком поле зре-
ния экспериментальной установки. Пространственная модуляционная передаточная
функция (spatial modulation transfer function, s-MTF), рассеивающей среды кодирует
информацию как о глубине, так оптических свойствах среды, позволяя получать
количественную информацию об оптических параметрах среды и их пространствен-
ном распределении, т. е. решать обе задачи — спектроскопическую и томографи-
ческую [479]. Как и в случае временных методов, ПМ-метод может быть описан
аналитически в рамках диффузионого приближения либо численно на основе точного
решения транспортного уравнения методом Монте-Карло для диффузного отражения,
но уже в виде спектра пространственных частот регистрируемой интенсивности.
В то время как оптические параметры среды могут быть определены на основе
решения обратной задачи с использованием аналитических выражений в рамках
диффузионного приближения в виде многочастотного подгоночного алгоритма на
основе метода наименьших квадратов или более быстрого двухчастотного метода
с использованием номограмм.

1.4.2. Теория и измерение спектра пространственных частот
1.4.2.1. Диффузионное приближение. Концепция модулированных по времени

скалярных волн фотонной плотности, возбуждаемых в рассеивающей среде, хорошо
развита и имеет широкий спектр биомедицинских приложений, включая количествен-
ные измерения оптических параметров биотканей и медицинскую визуализацию —
продемонстрированы и используются на практике их дисперсинные, дифракционные
и интерференционные свойства (см. разд. 1.3). В то же время концепция простран-
ственно-модулированных «стоячих» волн фотонной плотности, в основном, рассмат-
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ривалась как чисто теоретическая конструкция (например, как представление точеч-
ных источников и пространственных возмущений с использованием преобразования
Фурье), в противоположность практическим измерениям с использованием простран-
ственно-периодического освещения рассеивающего объекта. В настоящем разделе,
следуя работе [479], сформулированы основные принципы создания ПМ-плоских
волн фотонной плотности и использования спектра пространственных частот для
описания свойств этих волн. Сначала описание дается в рамках диффузионного
приближения, что позволяет получить необходимые аналитические выражения, спра-
ведливые для сравнительно больших албедо и малых пространственных частот,
а затем уже в рамках статистического моделирования методом Монте-Карло на
основе решения транспортного уравнения результаты распространяются на описание
более широкого спектра режимов, включающих и малые албедо, и высокие простран-
ственные частоты.

Стационарное диффузионное уравнение для однородной среды имеет вид (1.17).
В предположении полубесконечной геометрии среды и падающей нормально на по-
верхность среды плоской периодически-модулированной волны, так как это показано
на рис. 1.24, функция источника Sd из уравнения (1.17) может быть представлена
в виде

Sd = Sd0 (z) cos (kxx+ α) cos (kyy + β) (1.59)

с пространственными частотами fx = kx/2π и fy = ky/2π, пространственными фа-
зами α и β, на бесконечных интервалах в тангенциальных направлениях, x и y,
и с некоторой произвольной зависимостью в направлении в глубь среды, z.

Рис. 1.24. Схематическое представление пространственно-модулированного источника освеще-
ния (только в одном направлении x) и результирующей полной освещенности внутри среды

на той же частоте и с той же фазой модуляции [479]

В предположении линейности среды (т. е. отклик среды пропорционален входной
интенсивности), этот гармонический источник вызовет соответствующую диффузную
освещенность в среде с той же частотой и фазой:

U = U0 (z) cos (kxx+ α) cos (kyy + β). (1.60)

Из соображений симметрии, для нормально падающего на однородную среду
света не должно быть бокового сдвига фазы [477]. Подстановка уравнения (1.59)
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и (1.60) в уравнение (1.17) дает одномерное уравнение Гельмгольца второго порядка
для распределения полной освещенности по глубине z в виде

d2

dz2
U0 (z) − μ′2

effU0 (z) = −Sd0 (z)

D
, (1.61)

где
μ′
eff =

√
μ2eff + k2x + k2y ≡ 1

δ′eff
. (1.62)

Здесь плоская волна с обеими модуляциями по x и y дает начало волне фотон-
ной плотности, распространяющейся со скалярным коэффициентом затухания μ′

eff.
Хотя пространственная анизотропия может существовать в реальных биотканях,
для простоты мы рассмотрим лишь одномерную задачу, которая достаточно полно
описывает затухание скалярной волны фотонной плотности в рассеивающей среде.
Соответственно, последующее обсуждение будет основано на рассмотрении только
одной ненулевой пространственной частоты вдоль направления x, k = kx, с посто-
янным освещением по другой координате y (ky = 0). Более сложная анизотропная
диффузионная модель для распространения пространственно-модулированных пуч-
ков рассмотрена в работе [483], где показано, что эффекты анизотропии не зависимы
от величины общего объемного рассеяния и поглощения в среде и вклады изотропно
и анизотропно рассеивающих структур могут быть хорошо разделены.

Для нулевой пространственной частоты (k = 0) эффективная глубина проник-
новения света в рассеивающую среду δ′eff эквивалентна таковой при планарном
(немодулированном) освещении, δeff = 1/μeff. В общем же случае μ′

eff (и δ′eff) явля-
ются функциями как оптических свойств среды, так и пространственной частоты
источника света. В одномерной форме уравнение (1.61) показывает, что амплитуда
периодической волны фотонной плотности, U0(z) не зависит от поперечных коорди-
нат x и y. И поскольку это уравнение идентично диффузионному уравнению для
планарного освещения, можно использовать готовые решения для уравнения (1.17)
путем простой замены μeff на μ′

eff.
Для изучения отражения при планарном освещении можно воспользоваться вы-

ражением для функции источника, полученной в работе [484] в виде

Sd0 (z) = P0μ
′
s exp (−μtrz), (1.63)

где P0 — падающая оптическая мощность. Концептуально, это выражение пред-
ставляет собой пространственно распределенный, но изотропный по углу источник
света, сформированный за счет рассеяния в среде коллимированного нормально
падающего на границу среды пучка. С учетом функции источника, описываемой
уравнением (1.63), решение для полной освещенности в среде имеет вид

U0 (z) = 3P0Λ
′

(μ′
eff/μtr)

2 − 1
exp (−μtrz) + C exp (−μ′

effz), (1.64)

где Δ′ — приведенное албедо (см. уравнение (1.25)), а C — константа, определяемая
выбором граничных условий. Используем граничные условия из работы [296], ко-
гда поток, j, устанавливается пропорциональным освещенности на границе раздела
z = 0:

j|z→0+ ≡ − ∇U |z→0+

3μtr
= −AU |z→0+ , (1.65)

где коэффициент пропорциональности

A = 1−Reff

2 (1 +Reff)
, (1.66)
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а эффективный коэффициент отражения определяется скачком среднего показателя
преломления n на границе воздух — рассеивающая среда:

Reff ≈ 0,0636n+ 0,668 + 0,710
n

− 1,440

n2
. (1.67)

Тогда константа C становится равной

C = − 3P0Λ
′ (1 + 3A)(

(μ′
eff/μtr)

2 − 1
)(
μ′
eff/μtr + 3A

) , (1.68)

а диффузный коэффициент отражения, Rd(k):

Rd (k) = − j|z→0+

P0
= 3AΛ′

((μ′
eff/μtr) + 1) (μ′

eff/μtr + 3A)
. (1.69)

Несмотря на то что в данном случае рассматривается одномерная гармоническая
пространственная модуляция, более сложный случай для произвольной функции
источника может быть описан путем использования линейной суперпрозиции гармо-
нических процессов по обоим направлениям x и y.

Для заданного набора оптических параметров среды функция Rd(k) определяет
диффузную пространственно-модуляционную передаточную функцию (s-MTF) этой
среды (см. рис. 1.23). Простота выражения (1.69) позволяет провести качественное
обсуждение физических свойств, которые оно описывает. Во-первых, зависимость Rd
от пространственной частоты является обратной полиномиальной функцией един-
ственной положительной величины — отношения μ′

eff/μtr, которое полностью описы-
вает низкочастотные свойства пространственной фильтрации однородных рассеиваю-
щих сред в рамках стационарной диффузии:

μ′
eff

μtr
=

√
μ2
eff + k2

μ2
tr

=

√
3
μa

μtr
+ k2

μ2
tr

, (1.70)

для k = 0 → μ′
eff

μtr
=
√
3 (1− Λ′) , а для k � μeff → μ′

eff

μtr
= k

μtr
. (1.71)

Низкочастотные и высокочастотные режимы пространственной модуляции имеют
соответственно различную чувствительность к поглощению и рассеянию. Для k = 0
Rd является функцией только приведенного албедо. Кроме того, в приближении
нулевого поглощения, μ′

eff/μtr → 0, а Rd → 1, т. е. все падающие фотоны отражаются
обратно от рассеивающей среды. На низких пространственных частотах (k � μeff)
поглощение имеет максимальное влияние на отражение. В случае высоких частот
модуляции (k � μeff) знаменатель μtr (≈μ′

s в диффузионном приближении) является
единственным источником, обеспечивающим оптический контраст. В обоих пределах
фигурирует отношение к транспортному коэффициенту, что подчеркивает важность
естественного масштаба длины транспорта света, ltr = 1/μtr, средней транспортной
длины пробега фотона. Фактически, выражения для освещенности и отражения
могут быть записаны в безразмерном виде в единицах транспортной пространствен-
ной частоты, μtr, путем подстановки μ̂a = (μa · ltr), k̂ = (k · ltr), и ẑ = z/ltr, где
μ̂′
eff =

(
3μ̂a + k̂

2)1/2 и Λ̂
′ ≈ 1− μ̂a.

Диффузионное приближение для уравнения переноса излучения справедливо,
когда

μ′
s � μa, (1.72)

поэтому из-за анизотропной природы рассеяния света в биотканях диффузионное
приближение справедливо для расстояний от коллимированного источника:

ρ� ltr. (1.73)
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В зависимости от используемого метода (принцип работы, геометрия, метод
калибровки и т. д.) и выбранной степени точности измерений, практический предель-
ный минимум для ρ лежит примерно в диапазоне от 3ltr до 4ltr [288, 485]. Аналогом
пространственной частоты, соответствующей транспортной длине ltr, является такая
пространственная частота, которая в точности равна транспортному коэффициенту
μtr = fx,tr = (ktr/2π). Если обратную величину ρ взять как метрику для простран-
ственной частоты, тогда уравнение (1.73) может быть переписано в виде:

fx � μtr ≡ 1/ltr. (1.74)

Таким образом, в диффузионном приближении максимальные пространственные
частоты, которые могут описаны, лежат в диапазоне от 1/(3ltr) до 1/(4ltr), или
от 0,25μtr до 0,33μtr. Требования, наложенные диффузионным приближение как на
альбедо, так и на минимальное расстояние до источника, ограничивают величину
отношения μ′

eff/μtr значениями, много меньшими единицы.
1.4.2.2. Моделирование методом Монте-Карло. Для более полного описания

распространения пространственно-модулированного излучения в типичных биотка-
нях с сильным рассеянием необходимо развивать более совершенные модели для
решения прямых задач, справедливые для более широкого диапазона значений ал-
бедо и пространственных частот, чем дает диффузионное приближение. Доступно
несколько подходов, основанных как на прямом численном решении уравнения
переноса излучения [275, 486], так и на статистическом моделированиии методом
Монте-Карло [41, 196, 319, 326, 327]. В работе [479] авторы использовали так
называемый метод «белого» Монте-Карло («White» Monte Carlo, WMC) [487, 488]
для моделирования стационарного диффузного отражения рассеивающей среды с за-
данными оптическими свойствами (μa, μs и g), Rd(ρ) при ее освещении колли-
мированным точечным источником. Такая пространственная точечная передаточная
функция (s-PSF) дает импульсный отклик среды, а спектр пространственных ча-
стот диффузного отражения, Rd(k), находится путем фурье-преобразования функции
Rd(ρ). Для радиально симметричной функции, каковой является Rd(ρ), двумерное
фурье-преобразование в плоскости x–y сводится к одномерному преобразованию
Ханкеля нулевого порядка:

Rd (k) = 2π
∫
ρJ0 (kρ)Rd (ρ) dρ, (1.75)

где J0(kρ) — функция Бесселя первого рода нулевого порядка. При моделировании
расстояние ρ разбивается на n конечных интервалов Δρi. Тогда Rd(k) рассчитывается
как ряд по этим разбиениям:

Rd (k) = 2π
n∑

i=1

ρiJ0 (kρi)Rd (ρi)Δρi. (1.76)

В работе [479] моделирование Монте-Карло было выполнено для 107 фотонов,
детектор имел числовую апертуру 0,22. Для всех вычислений показатель преломле-
ния n и фактор анизотропии g были соответственно взяты, как 1,33 и 0,71, чтобы
можно было провести прямое сравнение с экспериментами на фантомах (липосин,
Liposyn). Все радиальные разбиения пространственной координаты имели интервал
Δρ = 0,09 мм, что позволяет анализировать максимальную пространственную часто-
ту, большую чем 5 мм−1.

1.4.2.3. Результаты расчетов. Расчетные кривые для диффузного отражения
как функции пространственной частоты (мм−1), полученные в диффузионном при-
ближении (пунктирные линии) и методом Монте-Карло (сплошные линии), даны
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на рис. 1.25 а для различных значений ltr при фиксированном значении отношения
(μ′

s/μa) = 100 (Λ′ = 0,99). Хорошо видно, что по мере увеличения ltr (уменьше-
ния μtr), диффузная модуляционная передаточная функция (s-MTF) перемасшта-
бируется в сторону пропускания низких пространственных частот, что означает
потерю высоких частот модуляции в результате рассеяния. Такое масштабирование
с изменением ltr соответствует наблюдениям авторов [479], когда образцы с более
высоким рассеянием показывают очень четкие (наличие высоких частот) границы
области отражения. Например, отражение при точечном освещении оказывается
более локализованным в сильно рассеивающей среде (спектралон, Spectralon), чем
в среде с меньшим рассеянием (биоткань in vivo). Более того, спектральный со-
став диффузного отражения Rd(fx) изменяется непосредственно с изменением μtr
(или инверсно ltr). Такое масштабирование μtr и fx прямо следует из отношения
μ′
eff/μtr в уравнениях (1.70) и (1.71) (диффузионное приближение), поэтому все

пять кривых, полученных в диффузионном приближении, хорошо совпадают друг
с другом, если их представить в зависимости от нормированной пространственной
частоты, (fx/fx,tr) = (fx/μtr) = (fx · ltr). Такое совпадение становится еще более точ-
ным в случае моделирования методом Монте-Карло. Поэтому удобно представлять
кривые диффузного отражения именно в зависимости от нормированной частоты,
(fx/fx,tr). Удобно также что, μtr = 1 мм−1 (ltr = 1 мм) является хорошим приближе-
ние для транспортного коэффициента для многих биотканей, поэтому для кривых
с высоким альбедо, fx,tr может быть взята как проостранственная частота ∼ 1 мм−1

(1-мм-ПМ-интервал).
Сравнение диффузионного приближения с Монте-Карло-моделированием показы-

вает, что дифузионное приближение немного завышает значения диффузного отра-
жения для низких пространственных частот и довольно сильно занижает значения
для высоких частот (см. рис. 1.25). Частично это происходит за счет выбора простой
одноэкспоненциальной функции источника (см. уравнение (1.63)). В литературе опи-
саны аналитические решения, содержащие более высокие порядки пространственных
моментов функции источника [489, 490]. Они могут быть учтены в расчетах для
повышения точности диффузионного приближения. Определяя ошибку диффузион-
ного приближения как выраженное в процентах отличие от значений, полученных
методом Монте-Карло, имеем для случая μ′

s/μa = 100 ошибку, равную 12%, для
частот fx � (2ltr)−1 = 0,5μtr.

Данные рис. 1.25 б позволяют провести сравнение двух моделей для малых зна-
чений приведенного альбедо (отношение μ′

s/μa изменяется от 30 до 3). На этом
рисунке диффузное отражение представлено в зависимости от нормированной ча-
стоты, fx/fx,tr. И в этом случае диффузионное приближение завышает величину
диффузного отражения на низких частотах и занижает ее на высоких. Кроме того,
в таком представлении все кривые, полученные в диффузионном приближении,
практически совпадают друг с другом на высоких частотах (fx/fx,tr ∼ 1), в то время
как для точного решения кривые довольно сильно отличаются друг от друга.

Для низких частот (ниже 0,5μtr) ошибка диффузионного приближения остается
меньше 16% для μ′

s/μa = 30 (Λ′ = 0,97). Для более низких значений альбедо видно,
что диффузионное приближение вносит существенную ошибку в абсолютное значе-
ние диффузного отражения, завышая это значение на низких частотах и занижая
на высоких. Отметим, что в экспериментальных исследованиях, для того чтобы
снизить влияние такого рода ошибок, всегда используется калибровочный (эта-
лонный) образец (с известными значениями оптических параметров, определенных
с использованием точных численных расчетов). Такая калибровка при исследовании
образцов, оптические свойства (μ′

s/μa) которых в пределах ±25% совпадают с оп-
тическими свойствами используемых фантомов, позволяет существенно улучшить
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Рис. 1.25. Диффузное отражение: а — как функция пространственной частоты (мм−1), рассчи-
танное в диффузионном приближении (пунктирные линии) и методом Монте-Карло (сплошные
линии) для различных значений ltr и (μ′

s/μa) = 100 (Λ′ = 0,99); неточность диффузионно-
го приближения находится в пределах 12% для fx � (2ltr)−1 = 0,5μtr; б — как функция
нормированной пространственной частоты (fx/fx,tr = fx · ltr), рассчитанное в диффузионном
приближении (пунктирные линии) и методом Монте-Карло (сплошные линии) для различных
значений приведенного альбедо (отношение μ′

s/μa); видно, что точность диффузионного при-
ближения ухудшается с уменьшением альбедо [479]

точность диффузионного приближения, в частности довести ошибку до величины
< 10% для μ′

s/μa = 10 на всех частотах [479]. Этот результат показывает, что можно
достичь разумной точности диффузионного приближения и в случае сравнительно
малых альбедо, если для калибровки использовать фантом с близким значением
альбедо.

1.4.2.4. Измерение, визуализация и калибровка. Диффузная пространственно-
модуляционная передаточная функция (s-MTF) рассеивающей среды может изме-
ряться в геометрии пропускания или отражения. На практике освещение должно
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быть в виде суперпозиции переменной (пространственно-модулированной) и посто-
янной (планарной) составляющих:

S = S0

2
[1 +M0 cos (2πfxx+ α)], (1.77)

где S0, M0, fx, и α — соответственно интенсивность, глубина модуляции, простран-
ственная частота и пространственная фаза модуляции источника излучения. В этом
простейшем случае картина освещения постоянна по ортогональной координате y.
В отражательной геометрии диффузно отраженная интенсивность (I) является сум-
мой переменной (IAC) и постоянной составляющих (IDC):

I = IAC + IDC, (1.78)

где измеренная переменная составляющая обратно рассеянного сигнала имеет вид

IAC = MAC (x, fx) · cos (2πfxx+ α). (1.79)

Здесь MAC(x, fx) представляет собой амплитуду огибающей отраженной стоячей
волны фотонной плотности на частоте fx. Отметим прежде всего, что MAC может
быть функцией пространственной координаты x, как это схематически показано на
рис. 1.26 а. Кроме того, большое количество кривых для MAC(x, fx) может быть
зарегистрировано параллельно для каждой строки пикселей по оси y с помощью
2D-цифровой камеры, что позволяет получать одновременно миллионы значений
диффузного отражения в различных точках пространства.

Рис. 1.26. Схематическое представление пространственно-модулированной интенсивности об-
ратного рассеяния (а) и амплитуд демодулированных постоянного (DC) и переменного (AC)

сигналов (б) [479]
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Для демодуляции сигналов и получения MAC(x, fx) могут быть использованы
разнообразные методы, хорошо известные в радиофизике. В простейшем случае мож-
но использовать временной демодуляционный метод [471], когда объект освещается
три раза синусоидально-модулированной картиной на одной и той же частоте, но
со сдвигами фазы: α = 0, (2/3)π и (4/3)π радиан. Тогда MAC(x, fx) может быть
определено алгебраически в каждой точке xi, с помощью

MAC (xi, fx) =
√
2
3

{
[I1 (xi) − I2 (xi)]

2 + [I2 (xi) − I3 (xi)]
2 + [I3 (xi) − I1 (xi)]

2
}1/2

,

(1.80)
где I1, I2, и I3 представляют элементы изображения IAC в каждой точке для
трех сдвигов пространственной фазы. Такой дифференциальный подход удобен по
следующим причинам: 1) автоматически убираются все общие для трех картин
неоднородности, включая средний шум изображения и погрешности оцифровки;
2) метод не требует знания пространственной частоты, что исключает необходимость
дополнительной калибровки, которая потенциально всегда вносит свои погрешности;
3) автоматически исключается постоянная засветка, присутствующая на каждом
зарегистрированном изображении. Амплитуда пространственно-зависимой постоян-
ной составляющей, MDC(x), может быть рассчитана, как и ранее, из измерений на
нулевой частоте, fx = 0, или на любой другой частоте модуляции интенсивности
источника:

MDC (xi) = 1
3

[I1 (xi) + I2 (xi) + I3 (xi)]. (1.81)

На рис. 1.26 схематически показаны как пространственно-зависимая модулиро-
ванная интенсивность обратно рассеянного сигнала (а), так и амплитуды демодули-
рованных составляющих (AC и DC) этого сигнала (б).

В частотном представлении измерение MAC(xi, fx) представляет собой произве-
дение 1) интенсивности света, I0; 2) пространственной модуляционной передаточной
функции (s-MTF) освещающей и изображающей оптических систем, s-MTFsystem
и 3) s-MTF исследуемой рассеивающей среды, Rd(xi, fx):

MAC (xi, fx) = I0 ·MTFsystem (xi, fx) ·Rd (xi, fx). (1.82)

Таким образом, можно одновременно проводить калибровку абсолютной ин-
тенсивности источника и s-MTFsystem оптической системы с помощью калибровки
MAC,ref(x, fx), на фантомах с известными оптическими свойствами. Используя изме-
ренное калибровочное значение для диффузного отражения на фантоме, Rd,ref,pred(fx),
можно записать величину диффузного отражения в каждой точке как

Rd (xi, fx) = MAC (xi, fx)

MAC,ref (xi, fx)
·Rd,ref,pred (fx). (1.83)

Такая раздельная корректировка частотного отклика системы является достоин-
ством измерений спектра пространственных частот (spatial-frequency-domain, SFD),
которые исключают необходимость деконволюции пространственной точечной пере-
даточной функции (s-PSF) оптической системы, что обычно вносит дополнительный
шум и неопределенность в измерения. В идеале, при проведении сравнительных
измерений с фантомом, поверхности исследуемого образца ткани и фантома должны
быть идентичны или их различия должны быть скомпенсированы численно на основе
дополнительных измерений с помощью профилометра [479].

Для заданной частоты модуляции в уравнении (1.69) содержится два неизвестных
параметра μa и μ′

s, которые необходимо определять как для спектроскопических,
так и томографических целей. Для раздельного определения этих двух параметров



86 Гл. 1. Оптические свойства биологических тканей с многократным рассеянием

необходимо провести измерения, по крайней мере, на двух пространственных часто-
тах. Это принцип хорошо иллюстрируется номограммой, представленной на рис. 1.27,
где Rd(DC) и Rd(AC) соответствуют измерениям диффузного отражения на нулевой
и ненулевой пространственных частотах f1 и f2. Линии соответствуют постоян-
ным значениям коэффициента поглощения и приведенного коэффициента рассеяния.
В качестве примера на рис. 1.27 показаны пунктирные линии, которые показывают,
что если измерения дают Rd (0 мм−1) = 0,55 и Rd (0,5 мм−1) = 0,06, то μa ≈ 0,03
и μ′

s ≈ 1,4 мм−1. Следует обратить внимание на ортогональность контурных линий
для поглощения и рассеяния, что означает возможность раздельного определения
этих коэффициентов с максимальной чувствительностью. Это обослувлено выбором
частот модуляции далеко отстоящих друг от друга: f1 = 0 мм−1 и f2 = 0,5 мм−1 (DC
и AC). Соответственно, по мере того как x- и y-пространственные частоты становятся
ближе друг к друг, эти линии будут менее ортогональными и связь между опреде-
ляемыми коэффициентами поглощения и рассеяния будет нарастать. Отметим еще
раз, что измерения AC и DC могут быть легко реализованы с использованием только
трех фазовых проекций на одной и той же пространственной частоте модуляции
(см. уравнения (1.80) и (1.81)), что позволяет быстро и с хорошим разрешением
получать изображения с контрастированием по поглощению и рассеянию.

1.4.3. Пространственно-модуляционная спектроскопия и визуализация био-
тканей

1.4.3.1. Решение обратной задачи. Спектроскопия и визуализация биологиче-
ских тканей с контрастом по поглощению или рассеянию определяется решением
обратной задачи по восстановлению оптических свойств объекта по измеренным
характеристикам отражения или пропускания света. В работе [479] рассмотрены два
метода решения обратной задачи для восстановления оптических параметров (коэф-
фициентов поглощения и рассеяния) из измерений диффузного отражения. Первый
из них использует «свипирование» (перестройку) по пространственным частотам,
по аналогии с хорошо разработанным широкополосным временны́м частотным мето-
дом [491] (см. разд. 1.3), для получения переопределенного набора эксперименталь-
ных данных, которые удовлетворяют уравнению (1.69) при использовании процедуры
минимизации методом наименьших квадратов. Второй, более быстрый метод, уже
описанный выше, использует поисковую номограмму (см. рис. 1.27) и кубическую
сплайн-интерполяцию (метод «griddata» в MATLAB) данных для решения прямой
задачи на двух пространственных частотах. При использовании персональных ком-
пьютеров этот метод позволяет обеспечить миллионы поисковых расчетов в секунду.

На рис. 1.28 представлена схема получения данных на примере пространствен-
но-модуляционных измерений, выполненных in vivo. Данные для интенсивности,
измеренные на каждой частоте (три фазовых изображения для каждой частоты),
демодулируются, калибруются и последовательно обрабатываются с помощью урав-
нений (1.80), (1.83) и (1.69). Данные обрабатываются отдельно для каждого пикселя,
в результате генерируются карты распределения оптических свойств (коэффициентов
поглощения и рассеяния).

В отличие от других методов с пространственным разрешением, ПМ-метод дает
совпадающие аксиальные «проекционные» измерения оптического контраста для
количественного определения оптических свойства для каждой точки на плоскости
x–y, что позволяет обеспечить удобные измерения усредненных по оси z оптических
свойств биотканей. По сравнению измерениями, использующими «точечное» освеще-
ние, ПМ-метод анализирует лишь сравнительно низкочастотные моменты простран-
ственной передаточной функции. Зондирования объекта на этих частотах (<1 мм−1)
вполне достаточно для раздельного определения поглощающих и рассеивающих оп-
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Рис. 1.27. Номограмма, рассчитанная на основе решения прямой задачи в рамках диффузион-
ной модели для двух пространственных частот (DC и AC) Она служит для быстрого подсчета
оптических параметров. Показаны линии постоянных значений коэффициента поглощения
и приведенного коэффициента рассеяния. Пунктирные линии иллюстрируют работу метода
номограмм при решении обратных задач рассеяния, когда по измеренным значениям посто-
янной (DC) и переменной (AC) составляющих диффузного отражения определяют значения

оптических параметров μa и μ′
s [479]

тических свойств среды, исключая при этом неопределенность, которая свойственна
измерениям на высоких пространственных частотах (например, измерение отражения
вблизи источника).

1.4.3.2. Экспериментальные исследования фантомов биотканей. Для про-
верки точности ПМ-метода были изготовлены 16 рассеивающих фантомов с исполь-
зованием жировой эмульсии (Liposyn) из одной партии изготовления и базового
водного раствора красителя нигрозина (nigrosin) для получения соответственно необ-
ходимых рассеивающих и поглощающих свойств фантомов. В первых 8 фантомах
коэффициент поглощения, μa, изменялся в пределах двух порядков (в логарифмиче-
ском масштабе в диапазоне 0,002 мм−1 � μa � 0,12 мм−1) при постоянном коэффи-
циенте рассеяния μ′

s = 0,97 мм−1. Во второй группе фантомов μ′
s линейно изменялся

в интервале 0,32 мм−1 � μ′
s � 1,8 мм−1) при постоянном коэффициенте поглощени

μa = 0,0046 мм−1. Эти значения были рассчитаны на основе измерений в бесконечной
геометрии с помощью многочастотного (от 50 до 500 МГц) много-дистантного (от 10
до 25 мм) временного частотного метода [296] для одного из этих фантомов.
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Рис. 1.28. Схематическое представление последовательности операций при обработке данных
по визуализации методом пространственной модуляции. Данные для интенсивности на каждой
их четырех пространственных частот fx,1, fx,2, fx,3, fx,4 (три фазовых изображения для каждой
частоты) демодулируются, калибруются и последовательно обрабатываются с использованием
уравнений (1.80), (1.83) и (1.69). Данные обрабатываются отдельно для каждого пикселя,
в результате генерируются карты распределения оптических свойств. Для того, чтобы сделать
изображения визуально сравниваемыми, они строятся по точкам в пределах трех стандартных
отклонений от среднего для каждого индивидуального изображения. Отметим, что дифферен-
циальный контраст для диффузного отражения (Rd) на разных частотах (fx), является основой

для раздельного определения поглощения и рассеяния [479]

Для модуляции падающей интенсивности были выбраны 30 пространственных
частот, лежащих в диапазоне от 0 мм−1 до 0,13 мм−1, что соответствовало получе-
нию 90 изображений для каждого фантома (три пространственные фазы для каждой
частоты). Расстояния между частотами были выбраны так, чтобы максимально точно
характеризовать пространственно-модуляционную передаточную функцию для всех
фантомов, а именно с более узким интервалом в области низких частот и с более
широким в области высоких. Все измерения были проведены на длине волны 660 нм
с освещающей областью на фантоме примерно 75 × 75 мм, полем зрения камеры
50× 50 мм и временем интегрирования в 100 мс. Отдельные фантомы были исследо-
ваны в случайно выбранном порядке, и все измерения были повторены три раза для
проведения статистического усреднения.

Модуляционные изображения для переменной составляющей (AC) диффузного
отражения для каждой частоты были получены с использованием уравнения (1.80).
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При использовании полного разрешения ПЗС-камеры попиксельный подход для
демодуляции дает примерно 250 000 отдельных измерений отражения на каждую
пространственную частоту, что подчеркивает возможности метода для статистиче-
ского анализа результатов таких измерений. Поскольку фантомы на основе жировой
эмульсии являются однородными, для ускорения расчетов на каждом изображении
было сделано объединение 20 × 20 пикселей, в результате были получены модуля-
ционные изображения с низким разрешением (15 × 15 пикселей). Результирующие
30 изображений дают количественные измерения амплитуды AC в каждой из 100
пространственных локализаций в пределах поля зрения. Для калибровки выбирался
один из 16 фантомов. Используя данные измерений оптических свойств выбран-
ного фантома временным частотным методом, рассчитывали диффузное отражение,
Rd,ref,pred(fx). А затем для каждой пространственной частоты и локализации с помо-
щью уравнения (1.83) рассчитывается Rd(fx) образца.

Диффузионная модель (см. уравнение (1.69)) использовалась для реконструкции
значений μa и μ′

s как с помощью процедуры минимизации методом наименьших
квадратов с использованием алгоритма («fminsearch» MATLAB), так и на основе
двухчастотных номограмм с наинизшей пространственной частотой (0 мм−1) и наи-
высшей (0,13 мм−1). Для каждого фантома значения коэффициентов поглощения
и рассеяния восстанавливались для каждой пространственной точки изображения
отдельно. Поскольку фантомы однородны, они дают возможность исследовать точ-
ность метода путем вычисления среднего значения и стандартного отклонения для
каждого изображения реконструированных оптических свойств.

Результаты усредненных измерений для диффузного отражения в зависимости от
пространственной частоты представленны на рис. 1.29. Здесь также приведен набор
экспериментальных данных для вариации поглощения и рассеяния, соответственно
на рис. 1.29 а и рис. 1.29 б (точки). Сплошные линии представляют соответствующие
расчетные данные (фиттинг) на основе диффузионной модели для расчета диффузно-
го отражения (см. уравнение (1.69)). Экспериментальные данные для поглощения де-
монстрируют, что рост поглощения способствует уменьшению отражения. При этом
чувствительность к изменениям поглощения (контраст по поглощению) наибольшая
на низких пространственных частотах. Напротив, увеличение рассеяния приводит
к росту амплитуды диффузного отражения с некоторым перераспределением в сторо-
ну больших пространственных частот (уменьшение ltr). При этом чувствительность
к изменению рассения (ltr) (контраст по рассеянию) примерно одинаковая для всех
пространственных частот. Все модельные расчетные данные, на рис. 1.29 (сплошные
линии), показывают отличное согласование с экспериментом с типичной ошибкой,
меньше 0,02, что вполне удовлетворительно, поскольку все измерения калибровались
только по единственному контрольному образцу. Наибольшие расхождения между
экспериментом и моделью имеют место на высоких частотах для наиболее слабо
рассеивающего фантома (μ′

s = 0,32 мм−1, ltr ≈ 3 мм). Это находится в соответствии
с зависимостями для ltr на рис. 1.25, где ожидаемое нарушение работы модели
приходится на fx = 1/(2ltr) ≈ 0,16 мм−1.

В эксперименте по вариациям поглощения восстановленные значения поглощения
по отношению к ожидаемым показывают высокую линейность в пределах двух поряд-
ков величины при изменении альбедо от высоких до малых значений (от μ′

s/μa = 500
до μ′

s/μa = 8). Аналогичная линейность наблюдается и для эксперимента по вари-
ациям рассеяния, однако с несколько большими флуктуациями. Восстановленные
значения поглощения в этом случае показывают менее чем 15%-отклонение от
ожидаемого значения. Стандартное отклонение для восстановленных оптических
параметров по полю в 15 × 15 пикселей в основном оказывается меньше 1%, что
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Рис. 1.29. ПМ-измерения на фантомах (Liposyn/nigrosin) [479]. Экспериментальные данные
представлены точками, а результаты фиттинга в рамках диффузионной модели (уравне-
ние (1.69)) — сплошными линиями. По мере увеличения поглощения диффузное отражение
на низких пространственных частотах существенно уменьшается, в то время как высокие
частоты мало чувствительны к контрастированию за счет поглощения (а). Рост рассеяния
приводит к увеличению диффузного отражения на всех пространственных частотах (б). Имеет
место хорошее согласование экспериментальных данных с теоретическими расчетами в рамках

диффузионного приближения

означает как высокую точность измерений, так и пространственную однородность
фантомов в пределах поля зрения.

В табл. 1.2 приведены значения средних ошибок при восстановлении оптических
параметров фантомов (Liposyn/nigrosin) в экспериментах по вариации поглощения
и рассеяния для двух моделей восстановления параметров — многочастотной (30-ча-
стотный фиттинг) и с использованием номограмм (2-частотный фиттинг). Усреднен-
ная ошибка при восстановлении коэффициента поглощения составляет примерно 6%,
а приведенного коэффициента рассеяния — примерно 3%. В общем случае двух-
частотный номограммный метод решения обратной задачи дает сравнимую ошиб-
ку с многочастотным методом. Для биологических тканей с их пространственной
неоднородностью ожидается, что многочастотный метод окажется более надежным
при определении оптических параметров. Тем не менее, в тех ситуациях, когда
нужна скорость анализа и возможность быстрой обратной связи при измерениях,
несмотря на некоторую потерю точности, двухчастотный номограммный метод может
оказаться полезным.

Наибольшие ошибки при решении обратной задачи возникают при малых значе-
ниях как поглощения, так и рассеяния. Поскольку ПМ-метод является планарным,
то это означает, что фотоны с короткими длинами путей миграции зондируют
относительно поверхностные объемы среды, т. е. они менее чувствительны к малым
величинам поглощения и рассеяния, поскольку длина пути взаимодействия очень
большая в этом случае.

Для понимания объемных эффектов, связанных с миграцией фотонов как в глу-
бину, так и вдоль поверхности среды, что важно при интерпретации изображений
биотканей, авторы работы [479] исследовали пространственное разрешение неодно-
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Т а б л иц а 1.2
Значения средних ошибок при восстановлении оптических параметров фантомов (Lipo-
syn/nigrosin) в экспериментах по вариации поглощения и рассеяния. Усредненная ошибка при
восстановлении коэффициента поглощения составляет примерно 6%, а приведенного коэффи-

циента рассеяния — примерно 3% [479]

Эксперимент по поглощению Эксперимент по рассеянию

Средняя
ошибка (%)

30-частотный
фиттинг

2-частотный
фиттинг

Средняя
ошибка (%)

30-частотный
фиттинг

2-частотный
фиттинг

μa ошибка 4,74 4,85 μa ошибка 7,51 11,4

μ′
s ошибка 2,98 2,29 μ′

s ошибка 3,05 10,2

родных (гетерогенных) оптических фантомов. Было изготовлено восемь однородных
твердых фантомов на основе желатина, в которых краситель нигрозин (nigrosin)
использовался как поглотитель, а жировая липосиновая эмульсия (Liposyn) — как
рассеивающий агент. Гетерогенные фантомы собирались при размещении образцов
фантомов с разными оптическими свойствами плотно, рядом друг с другом. Та-
ким образом, были получены фантомы со ступенчатым изменением в 300% по
поглощению (μa1 = 0,01 мм−1, μa2 = 0,03 мм−1; μ′

s1,2 = 1,0 мм−1) или по рассеянию
(μa1,2 = 0,02 мм−1; μ′

s1 = 0,5 мм−1, μ′
s2 = 1,5 мм−1) на длине волны 660 нм. Этот

гетерогенный фантом был исследован непосредственно, а также при наложении
на него сверху 2-мм однородного слоя с оптическими свойствами: μa = 0,01 мм−1,
μ′

s = 0,5 мм−1. Калибровка была осуществлена с помощью однородного фантома
с параметрами μa = 0,02 мм−1, μ′

s = 1,0 мм−1. ПМ-измерения были проведены для
девяти пространственных частот между 0 мм−1 и 0,11 мм−1 и далее обработаны
с помощью регрессионного метода наименьших квадратов в рамках диффузионной
модели для получения карт распределения оптических свойств — коэффициента
поглощения и приведенного коэффициента рассеяния.

Пространственные профили для восстановленных оптических свойств усредня-
лись по вертикальному направлению. В результате получали краевую функцию
отклика, которая зависит как от глубины, так и оптических свойств. Для обоих
экспериментов с вариацией поглощения и рассеяния наблюдалась деградация про-
странственного разрешения и контраста при наблюдении через 2-мм однородный
рассеивающий слой по сравнению с непосредственными исследованиями поверхно-
сти гетерогенного фантома. В частности, измеренный контраст через рассеиваю-
щий однородный слой составляет примерно 15% и 5% от измеренного без слоя
соответственно для поглощения и рассеяния. При определении пространственного
разрешения как расстояния, на котором контраст краевого отклика уменьшается
на 90%, было найдено что пространственное разрешение по поглощению составило
0,3 мм, а по рассеянию — 0,05 для самого фантома и соответственно 0,5 мм и 0,25 мм
для фантома, покрытого 2-мм слоем однородного рассеивателя.

Хотя обсуждаемые характеристики предполагают возможность получения вы-
сокого оптического контраста на малых пространственных масштабах, реальная
ситуация должна, кроме того, зависеть от пространственной частоты освещения
и шума в измерительной системе. В общем случае для заданной глубины можно
ожидать разрешение по глубине тем больше, чем выше точность измерений и число
используемых частот (число источников), а для разрешения по x–y чем больше число
точек пространственного зондирования (число детекторов) [492].

1.4.3.3. Заключение. Таким образом показано, что ПМ-метод на основе про-
странственно-частотных измерений диффузного отражения от рассеивающей среды,
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аналитического решения в рамках диффузионной модели или численного решения
прямой транспортной задачи в рамках статистического моделирования методом Мон-
те-Карло позволяет обеспечить количественные измерения оптических параметров
среды как для фантомов, так и биотканей in vivo. Важно отметить, что это принци-
пиально бесконтактный метод, который не требует волоконных источников и прием-
ников излучения. На основе моногочастотного зондирования [494] ПМ-метод может
быть распространен на количественное картирование эндогенных или экзогенных
хромофоров [476, 481, 482, 493], отвечающих за функциональное состояние биотка-
ни, с разрешением по глубине и с учетом многослойности ткани. Пространственная
анизотропия оптических свойств биотканей, например кожи [495], также может быть
успешно исследована с помощью ПМ-метода. В работе [483] показано, что ПМ-метод
позволяет разделить вклады изотропно и анизотропно рассеивающих структур, что
дает новые диагностические возможности.

1.5. Заключение

Итак, в результате описания взаимодействия сравнительно низкоинтенсивного
(не вызывающего заметные тепловые эффекты) непрерывного, импульсного, моду-
лированного по интенсивности во времени и пространстве оптического излучения
с биологическими тканями, которое в основном сводится к рассеянию и поглощению
излучения различными структурами биоткани, что, в свою очередь, отражается
на характеристиках прошедшего или отраженного света, оказывается возможным
построить практические оптические измерительные схемы для количественного раз-
дельного определения оптических параметров биоткани и пространственной визуа-
лизации макронеоднородностей, ассоциированных с пространственными вариациями
значений оптических параметров. При восстановлении истинных БИК-спектров по-
глощения биотканей на фоне сильного рассеяния оказывается возможным осуществ-
лять мониторинг метаболических процессов живого организма, включая определение
степени оксигенации крови, полного гемоглобина, содержания воды в тканях, что
дает возможность изучать активность головного мозга, работу мышц, оценивать
состояние опухоли, в том числе и при фотодинамической терапии.

Томографические схемы для визуализации патологических включений в биоткань
используют контрастирование как по поглощению, так и по рассеянию. Поскольку
поглощение непосредственно связано с протеканием метаболических реакций в тка-
ни, то возможна так называемая функциональная визуализация с разрешением как
в пространстве, так и во времени.

Кроме представленых выше в этой главе спектроскопических методов и устройств,
а также методов визуализации, следует отметить еще целый ряд публикаций, в кото-
рых описаны как непрерывные методы, в том числе и с пространственным разреше-
нием [496–511], импульсные методы [511–542], методы на основе временных волн
фотонной плотности [484, 485, 491, 511, 543–554], а также стоячих волн фотонной
плотности при пространственной модуляции освещающего пучка [474, 476, 478,
479, 481, 493]. Некоторые методы и устройства для спектроскопии и визуализации
биотканей, описанные в этих работах, будут представлены в главах 10 и 11.



Гл а в а 2

РАСПРОСТРАНЕНИЕ ПОЛЯРИЗОВАННОГО СВЕТА

В БИОЛОГИЧЕСКИХ ТКАНЯХ

Описываются структура и анизотропия биологических тканей, особенности рассе-
яния света отдельной частицей, поляризационные явления. Представлены основные
характеристики поляризованного света, методы его регистрации, а также взаимодей-
ствия со случайной однократно рассеивающей средой, являющейся моделью биотка-
ни. Обсуждается векторное уравнение теории переноса излучения и моделирование
поляризационных характеристик биотканей методом Монте-Карло. Представлены
поляризационные характеристики сильно рассеивающих биотканей, цельной крови
и фантомов.

2.1. Введение

До сих пор мы игнорировали векторную природу переноса излучения в рассеи-
вающих средах, таких как биоткани, поскольку мы предполагали, что оно быстро
деполяризуется при распространении в случайно-неоднородной среде. Распростра-
ненным мнением является то, что случайный характер структуры биоткани ве-
дет к быстрой деполяризации распространяющегося в ней света и, следовательно,
поляризационными эффектами можно пренебречь. Однако в некоторых биотканях
(например, прозрачных тканях глаза — роговице и хрусталике, монослоях клеток,
слизистой оболочке и поверхностных слоях кожи) степень поляризации прошедшего
или отраженного света остается доступной для измерения, даже если биоткань
имеет значительную толщину. В таком случае информацию о структуре биотканей
и клеточных ансамблей можно извлечь из измерений степени деполяризации пер-
воначально поляризованного света, из преобразования поляризационного состояния,
или из появления поляризованной компоненты в рассеянном излучении [3, 5, 6, 59,
67–70, 105, 129, 135, 138, 150, 153, 166, 176, 211, 212, 214, 215, 221, 224, 225, 232,
278, 555–749].

Что касается практических приложений, поляризационные методы, как ожида-
ется, могут послужить основой для более простых схем оптической медицинской
томографии по сравнению с временными методами, а также дать дополнительную
информацию о структуре биотканей [555–749].

2.2. Структура и анизотропия биотканей

Многие биологические ткани обладают оптической анизотропией [3, 9, 6, 10,
24, 29, 43, 59–70, 97, 127–130, 135, 138, 153, 166, 176, 216, 217, 323, 234, 246,
247, 609–663, 666–671, 680, 684–687, 690, 691–732, 737, 738]. Двулучепреломление
биотканей обусловлено главным образом линейной анизотропией волокнистых струк-
тур, которые образуют внеклеточные среды. Показатель преломления имеет бо́льшую
величину вдоль волокон, чем поперек. Для таких биотканей характерна структура,
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состоящая из параллельных цилиндров, образующих одноосную двулучепреломляю-
щую среду с оптической осью, параллельной оси цилиндров. Это называется двулу-
чепреломлением формы. Такой тип двулучепреломления характерен для множества
разнообразных биотканей, таких как роговица глаза, хрящ, сухожилие, склера глаза,
твердая мозговая оболочка (dura mater), ткань яичка, мышца, нерв, сетчатка глаза,
кость, зубы, миелин и др. Все эти биоткани содержат одноосные и/или двуосные дву-
лучепреломляющие структуры. Например, в костях и зубах это минерализованные
структуры, происходящие из кристаллов гидроксиапатита, которые играют важную
роль в двулучепреломлении твердых биотканей. В частности, зубная эмаль является
упорядоченным набором таких кристаллов, окруженных белково-водно-липидным
матриксом [65, 66, 97, 153, 635, 637, 638]. Хорошо ориентированные гексагональные
кристаллы гидроксиапатита диаметром приблизительно 30–40 нм и длиной до 10 мкм
упакованы в органический матрикс и образуют эмалевые призмы (или стержни)
с полным поперечным сечением 4–6 мкм. Призмы эмали ориентированы приблизи-
тельно перпендикулярно поверхности зуба. Дентин зуба — сложная структура, про-
низанная дентиновыми тубулами, которые представляют собой полые органические
цилиндры с сильно минерализованной оболочкой. Диаметры тубул 1–5 мкм, а их
число лежит в диапазоне (3–7) · 106 см−2 [65, 66, 97, 153, 635, 750, 751].

Сухожилие состоит в основном из параллельных плотно упакованных коллаге-
новых волокон, образующих параллельные пучки с вкраплением длинных эллипсои-
дальных фибробластов. В общем случае волокна сухожилия имеют цилиндрическую
форму с диаметром от 20 до 400 нм [246, 247]. Упорядоченная структура коллагено-
вых волокон, идущих вдоль одной оси, делает сухожилие сильно двулучепреломля-
ющей тканью.

Артерии имеют более сложную структуру, чем сухожилия. Медиальный слой
состоит главным образом из плотно упакованных клеток гладкой мышцы со сред-
ним диаметром 15–20 мкм. Наружный адвентициальный слой состоит из плотной
фиброзной соединительной ткани. Адвентициальная оболочка образована, в основ-
ном, коллагеновыми волокнами диаметром 1–12 мкм и более тонкими эластиновыми
волокнами диаметром 2–3 мкм. Как и у сухожилия, цилиндрические коллагеновые
и эластиновые волокна ориентированы преимущественно вдоль одной оси, что обу-
словливает двулучепреломление.

С другой стороны, миокард содержит волокна, ориентированные вдоль двух
различных осей. Миокард состоит преимущественно из волокон сердечной мышцы,
образующих ленты, вьющиеся вокруг желудочков и предсердия. У свиней сердечная
мышца миокарда содержит в себе миофибриллы (около 1 мкм в диаметре), которые,
в свою очередь, состоят из цилиндрических миофиламентов (5–15 нм в диаметре)
и асферических митохондрий (1–2 мкм в диаметре). Для миокарда типично двулу-
чепреломление, поскольку показатель преломления вдоль оси мышечного волокна
отличается от показателя преломления в поперечном направлении [246, 247].

Двулучепреломление формы возникает, когда оптическая разность фаз между
двумя ортогонально поляризованными компонентами отлична от нуля для света,
рассеянного вперед. После многократных актов рассеяния вперед накапливается
относительная разность фаз и между ортогонально поляризованными компонентами
образуется запаздывание (δoe), аналогичное тому, которое возникает в двулуче-
преломляющих кристаллических средах. Для упорядоченных линейных структур
рост фазовой задержки можно характеризовать разностью эффективных показателей
преломления для света, поляризованного вдоль и поперек длинной оси линейной
структуры (Δnoe). Влияние двулучепреломления биоткани на распространение ли-
нейно поляризованного света зависит от угла между направлением поляризации
падающего света и оптической осью вещества биоткани. Фазовая задержка δoe между
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ортогонально поляризованными компонентами пропорциональна расстоянию d, прой-
денному в двулучепреломляющей среде [628]:

δoe = 2πdΔnoe

λ0
. (2.1)

Среда из параллельных цилиндров является положительной одноосной двулуче-
преломляющей средой (Δnoe = (ne − no) > 0) с оптической осью, параллельной осям
цилиндров (см. рис. 2.1 а). Поэтому луч, у которого электрический вектор направлен
параллельно осям цилиндров, будет называться «необыкновенным», а луч, у кото-
рого электрический вектор перпендикулярен осям цилиндров, — «обыкновенным».
Электрический вектор необыкновенного луча лежит в главной плоскости, т. е. в той
же плоскости, что и оптическая ось. Разность (ne − no) между показателями прелом-
ления необыкновенной и обыкновенной волн является мерой двулучепреломления
среды, состоящей из цилиндров. В рэлеевском пределе (λ � диаметра цилиндра)
двулучепреломление формы определяется соотношением [611, 614]

Δnoe = (ne − no) = f1f2(n1 − n2)
2

f1n1 + f2n2
, (2.2)

где f1 — объемная доля цилиндров; f2 — объемная доля базового вещества, а n1,
n2 — соответствующие показатели преломления. При заданной разности показателей
преломления максимальное двулучепреломление ожидается для примерно равных
объемных долей тонких цилиндров и базового материала. Для систем с большими
диаметрами цилиндров (λ � диаметра цилиндров) двулучепреломление стремится
к нулю [614].

Рис. 2.1. Модели двулучепреломления ткани: а — система длинных диэлектрических цилин-
дров; б — система тонких диэлектрических пластин [654]

Для системы тонких пластин (см. рис. 2.1 б) имеет место следующее выраже-
ние [226]:

n2e − n2o = −f1f2(n1 − n2)

f1n
2
1 + f2n

2
2

, (2.3)

где f1 — объемная доля, занимаемая пластинами, f2 — доля объема, занятого базо-
вым веществом, n1, n2 — соответствующие показатели преломления. Это подразуме-
вает, что система ведет себя как отрицательный одноосный двулучепреломляющий
кристалл с оптической осью, перпендикулярной поверхности пластин.
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Двулучепреломление формы используется в микроскопии биообъектов как сред-
ство изучения клеточной структуры. Знак наблюдаемой разности показателей пре-
ломления указывает на форму частиц, близкую к стержням или пластинам, и если n1
и n2 известны, можно оценить долю объема, занятого частицами. Для разделения
двулучепреломления формы и материала частиц показатели преломления частиц
и окружающего вещества должны быть сделаны равными, поскольку двулучепрелом-
ление формы исчезает при n1 = n2.

Линейный дихроизм (двойное поглощение или ослабление, diattenuation), т. е.
различное поглощение (ослабление) для двух ортогональных поляризаций, в систе-
мах, образованных длинными цилиндрами или пластинами, определяется разностью
между мнимыми частями соответствующих эффективных показателей преломления.
В зависимости от соотношения между размерами и оптическими константами мате-
риала цилиндров или пластин, эта разность может принимать как положительные,
так и отрицательные значения [226].

Известные из литературы значения двулучепреломления для сухожилий, мышц,
коронарной артерии, миокарда, склеры, хряща и кожи имеют порядок 10−3 (см., на-
пример, работы [612, 621, 622, 624–628]). Измеренные вариации показателя прелом-
ления для быстрой и медленной осей роговицы кролика показывают, что ее двулу-
чепреломление меняется в пределах от 0 в вершинной точке роговицы до 5,5 · 10−4

в основании, где она присоединяется к склере [610, 616]. Преобладающая ориентация
коллагеновых волокон приводит к двулучепреломлению и дихроизму [615]. На осно-
вании экспериментальных результатов было сделано предположение, что все двулу-
чепреломляющие участки поверхности роговицы имеют приблизительно одинаковую
быструю ось, расположенную под углом примерно 160 градусов к вертикальной
оси, которая определяется как прямая, проходящая через вершину роговицы сквозь
зрачок [616].

Поляризационно-чувствительная оптическая когерентная томография позволяет
измерять линейное двулучепреломление в рассеивающей биоткани с высокой точ-
ностью [624–628, 630]. Этим методом были получены следующие данные: для мы-
шечной ткани грызуна 1,4 · 10−3 [627, 628]; для нормального сухожилия поросенка
(4,2± 0,3) · 10−3, а для термически обработанного (90 ◦C, 20 с) — (2,24± 0,07) · 10−3

[630]; для свиной кожи 1,5 · 10−3–3,5 · 10−3 [630]; для бычьего хряща 3,0 · 10−3 [630];
для бычьего сухожилия (3,7 ± 0,4) · 10−3 [625]. Такое двулучепреломление обеспе-
чивает 90% фазовую задержку на глубине порядка нескольких сот микрометров.

Для образцов ткани сердечной мышцы крысы, толщиной 1 мм, измерения ex vivo
на лазерном измерителе матрицы Мюллера (633/635 нм) с последующей декомпози-
цией измеренной матрицы, необходимой для раздельного определения двулучепре-
ломления, оптической активности и дихроизма, фазовая задержка δoe (см. форму-
лу (2.1)) оказалась равной ∼ 1,5 рад для здоровой ткани, всего ∼ 0,1 рад для ткани
в области инфаркта и почти 0,5 при лечении инфаркта стволовыми клетками [669,
721, 731].

Величина двулучепреломления и дихроизма связана с плотностью и другими
свойствами коллагеновых волокон ткани, тогда как ориентация быстрой оси отражает
ориентацию коллагеновых волокон. Амплитуда и ориентация двулучепреломления
кожи и хряща не так равномерно распределены, как в сухожилии. Другими словами,
упаковка коллагеновых волокон в коже и хряще не так однородна, как в сухожилии,
и распределение ориентаций коллагеновых волокон не столь упорядочено [630].

Кроме линейного двулучепреломления и дихроизма, многие биоткани проявляют
оптическую активность. В поляризационных исследованиях хиральность молекулы,
возникающая из-за несимметричной структуры, приводит к ряду характерных оп-
тических эффектов под общим названием оптическая активность [642, 646]. Хоро-
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шо известным проявлением оптической активности является способность вращать
плоскость поляризации линейно поляризованного света вокруг направления его рас-
пространения. Угол поворота зависит от концентрации хиральных молекул, толщи-
ны слоя среды и длины волны света. Например, хиральная асимметрия молекул,
проявляющаяся в поляризационных свойствах света, прошедшего через прозрачную
среду, содержащую глюкозу, служит основой для весьма чувствительного и точного
определения концентрации глюкозы. Биологические ткани, содержащие хиральные
компоненты, демонстрируют оптическую активность [616, 640, 641, 713–723, 731].
Интерес к хиральным рассеивающим средам стимулируется возможностью неинва-
зивного in situ оптического мониторинга глюкозы у больных диабетом [105, 138,
713–723, 731]. Однако в рассеивающих средах, где преобладают эффекты рассеяния,
потеря поляризационной информации значительна и хиральные эффекты, обуслов-
ленные сравнительно малыми изменениями количества глюкозы на физиологическом
уровне, трудно обнаружить.

В сложных тканевых структурах хиральные агрегаты частиц, в частности сфе-
рических частиц, могут быть ответственными за оптическую активность биоткани
(см. рис. 2.2). Можно построить и более сложные модели анизотропных биотканей.
Например, роговица глаза может быть представлена как система плоских ани-
зотропных слоев (пластинок или ламелл), каждый из которых образован плотно
упакованными длинными цилиндрами (фибриллами) (см. рис. 2.1а), оптические оси
которых ориентированы по спирали (см. рис. 3.3). Такая волокнисто-слоистая струк-
тура роговицы отвечает за линейный и круговой дихроизм и его зависимость от угла
между пластинками [615].

Рис. 2.2. Примеры хиральных агрегатов сферических частиц

2.3. Рассеяние света частицей

Рассмотрим теперь преобразование любого типа поляризации (линейной, кру-
говой или эллиптической) в рассеивающей среде с параметрами, типичными для
биотканей, и сравним глубину проникновения света с круговой и линейной поля-
ризацией в различные среды. Для этого рассмотрим монохроматическую плоскую
волну, падающую на изолированную рассеивающую частицу [43, 135, 214, 215].
Необходимая для описания рассеяния света частицей геометрия показана на рис. 2.3.
Монохроматическая плоская волна падает снизу и распространяется в положитель-
ном направлении оси z. Часть света рассеивается частицей в направлении вектора S1
на приемник, расположенный на расстоянии r от частицы. Направление рассеяния
определяется углом рассеяния θ и азимутальным углом ϕ. Плоскость рассеяния
образована вектором S1 и осью z. Электрическое поле падающей волны лежит

4 В.В. Тучин
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Рис. 2.3. Геометрия рассеяния света частицей, расположенной в начале координат [214]. Па-
дающий пучок света параллелен оси z. Приемник расположен на расстоянии r в направлении

вектора S1

в плоскости x–y и может быть разложено на составляющие, параллельную E‖i и пер-
пендикулярную E⊥i по отношению к плоскости рассеяния. Вектор электрического
поля и интенсивность падающего светового пучка даются выражениями

Ei = E‖i + E⊥i, (2.4)

Ii =
〈
E‖iE∗

‖i + E⊥iE
∗
⊥i

〉
, (2.5)

где звездочка обозначает комплексное сопряжение, а угловые скобки — усреднение
по времени.

Электрическое поле рассеянной световой волны перпендикулярно S1 и может
быть разложено на составляющие E‖s и E⊥s, которые, соответственно, параллельны
и перпендикулярны плоскости рассеяния. Электрический вектор рассеянного света
задается выражением

Es = E‖s + E⊥s. (2.6)

Между компонентами падающего и рассеянного поля, определенными выражени-
ями (2.4) и (2.6), существует линейная связь [43, 135, 214, 215]:[

E‖s
E⊥s

]
= eik(r−z)

−ikr

[
S2 S3
S4 S1

] [
E‖i
E⊥i

]
, (2.7)

где k = 2π/λ — волновое число, λ = λ0/n — длина волны в рассеивающей среде,
n — средний показатель преломления рассеивающей среды, λ0 — длина волны света
в вакууме, i =

√−1 , r — расстояние от рассеивающей частицы до приемника и z —
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координата рассеивающей частицы. Комплексные числа S1−4 являются элементами
амплитудной матрицы рассеяния (S-матрицы) или матрицы Джонса [43, 135, 214,
215, 226, 655–661]. Каждое из них зависит от угла рассеяния θ и азимутального
угла ϕ и содержит информацию о рассеивающей частице. Для вычисления амплитуд-
ной матрицы рассеяния необходимы измерения как амплитуды, так и фазы. Прямые
измерения матричных элементов можно выполнить, используя двухчастотный зее-
мановский лазер, который дает две узкие спектральные линии с малой разностью
частот (около 250 кГц) и ортогональными линейными поляризациями, одна их ко-
торых служит гетеродином [215], или с помощью метода оптической когерентной
томографии (ОКТ) [135, 630].

2.4. Описание и регистрация поляризованного света

Поляризованный свет, его свойства, получение и регистрация хорошо описаны
в литературе [135, 211, 212, 214, 215, 226, 280, 655–660, 665–670, 731, 740–748].
Поляризация определяется характером изменения вектора напряженности электри-
ческого поля световой волны в зависимости от времени в фиксированной точке
пространства. Если электрический вектор колеблется в одной фиксированной плос-
кости вдоль всего пучка, свет называется линейно поляризованным. Такая линейно
поляризованная волна может быть разложена на две составляющие, параллельную
и перпендикулярную по отношению к плоскости рассеяния (см. выражения (2.4)
и (2.6), а также рис. 2.3). Если плоскость электрического поля вращается, свет
называется эллиптически поляризованным, поскольку конец электрического вектора
с течением времени описывает эллипс в фиксированной точке пространства. Если
эллипс оказывается окружностью, свет называется поляризованным по кругу (цирку-
лярно). Связь между фазой и поляризацией может быть понята следующим образом:
свет с круговой поляризацией состоит из равных по величине ортогональных друг
другу линейно поляризованных компонент, сдвиг фаз между колебаниями которых
равен точно 90◦. В общем случае свет произвольной эллиптической поляризации со-
стоит из линейно поляризованных ортогональных компонент с неравной амплитудой,
колеблющихся на одной частоте, но с некоторым постоянным сдвигом по фазе.

Свет произвольной поляризации можно представить с помощью четырех чисел,
известных как параметры Стокса, I, Q, U и V. Параметр I относится к энергети-
ческой освещенности или интенсивности света, параметры Q, U и V представляют
меру горизонтальной линейной, линейной под углом 45◦ и круговой поляризаций
соответственно [135, 211, 212, 214, 215, 226, 655–660, 665–670, 731, 740–748].

В поляриметрии вектор Стокса S светового пучка строится на основании шести
измерений светового потока, полученных при различных анализаторах, расположен-
ных перед приемником:

S =

⎛⎜⎜⎝
I

Q

U

V

⎞⎟⎟⎠ =

⎛⎜⎜⎝
IH + IV
IH − IV

I+45◦ − I−45◦

IR − IL

⎞⎟⎟⎠, (2.8)

где IH, IV, I+45◦ , I−45◦ , IR, и IL — интенсивности света, измеренные с по-
мощью горизонтального линейного поляризатора, вертикального линейного поля-
ризатора, линейного поляризатора, повернутого на угол +45◦, линейного поля-
ризатора, повернутого на угол −45◦, правовращающего кругового анализатора
и левовращающего кругового анализатора соответственно. Благодаря соотношению
IH + IV = I+45◦ + I−45◦ = IR + IL = I, где I — интенсивность светового пучка,

4*
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измеренная без какого-либо анализатора перед приемником (с учетом потерь света
на самих анализаторах), вектор Стокса можно определить по четырем независимым
измерениям, например IH, IV, I+45◦ и IR:

S =

⎛⎜⎜⎝
IH + IV
IH − IV

2I+45◦ − (IH + IV)
2IR − (IH + IV)

⎞⎟⎟⎠. (2.9)

На основании вектора Стокса можно определить степень поляризации (P ), сте-
пень линейной поляризации (PL) и степень круговой поляризации (PC) как

P =
√
Q2 + U 2 + V 2

I
, (2.10)

PL =
√
Q2 + U 2

I
, (2.11)

PC =
√
V 2

I
. (2.12)

Если степень поляризации света остается равной единице после преобразования
оптической системой, то система является недеполяризующей, в противном случае —
деполяризующей.

Значения нормированных параметров Стокса, соответствующие некоторым типам
поляризации, представлены в табл. 2.1.

Т а б л иц а 2.1
Типы поляризации [6, 215]

Параметр
Стокса

Горизонтальная
(линейная)

Вертикальная
(линейная)

+45◦

(линейная)
−45◦

(линейная)
Правая

(круговая)
Левая

(круговая)

I 1 1 1 1 1 1

Q 1 −1 0 0 0 0

U 0 0 1 −1 0 0

V 0 0 0 0 1 −1

Матрица Мюллера M исследуемого образца преобразует вектор Стокса падающе-
го света Sin в соответствующий вектор Стокса на выходе Sout:

Sout = MSin. (2.13)

Очевидно, что вектор Стокса на выходе меняется в зависимости от состояния
падающего пучка, однако матрица Мюллера определяется только самим образцом
и длиной оптического пути. И обратно, матрица Мюллера полностью характеризует
оптические поляризационные свойства образца. Матрицу Мюллера можно получить
экспериментально из измерений с различными комбинациями поляризаторов для
источника и анализаторов для приемника. В наиболее общем случае 4× 4-матрица
Мюллера имеет 16 независимых элементов, поэтому по крайней мере 16 независимых
измерений необходимы для ее полного определения.
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Нормированные векторы Стокса для четырех состояний поляризации, H, V, +45◦
и R, падающего света на входе суть соответственно

SHi =

⎛⎜⎜⎝
1
1
0
0

⎞⎟⎟⎠, SVi =

⎛⎜⎜⎝
1
−1
0
0

⎞⎟⎟⎠, S+45◦i =

⎛⎜⎜⎝
1
0
1
0

⎞⎟⎟⎠, SRi =

⎛⎜⎜⎝
1
0
0
1

⎞⎟⎟⎠, (2.14)

где H, V, +45◦ и R представляют горизонтальную линейную поляризацию, верти-
кальную линейную поляризацию, линейную поляризацию под углом +45◦ и правую
круговую поляризацию, соответственно. Можно выразить 4 × 4-матрицу Мюллера
какM = [M1 M2 M3 M4], гдеM1,M2,M3 иM4 — четыре вектора-столбца из четырех
элементов каждый. Четыре вектора Стокса на выходе, соответствующие четырем
начальным состояниям поляризации H, V, +45◦ и R, обозначим соответственно как
SHo, SVo, S+45◦o и SRo. Эти четыре выходных вектора Стокса определяются на основе
измерений соответствующих интенсивностей с помощью уравнения (2.9) и могут
быть выражены как

SHo = MSHi = M1 +M2,

SVo = MSVi = M1 −M2,

S+45◦o = MS+45◦i = M1 +M3,

SRo = MSRi = M1 +M4.

(2.15)

Матрицу Мюллера можно вычислить по четырем выходным векторам Сток-
са [661]:

M = 1
2
· [SHo + SVo, SHo − SVo, −2S+45◦o(SHo + SVo), 2SRo − (SHo + SVo)

]
. (2.16)

Другими словами, по крайней мере четыре независимых вектора Стокса должны
быть измерены для определения полной матрицы Мюллера, а каждый вектор Стокса
требует четырех независимых измерений интенсивности с различными анализа-
торами.

2.5. Взаимодействие света со случайной
однократно рассеивающей средой

Согласно (2.8) и (2.9), параметры Стокса можно выразить через компоненты
электрического поля

I =
〈
E‖E∗

‖ + E⊥E∗
⊥
〉
,

Q =
〈
E‖E∗

‖ − E⊥E∗
⊥
〉
,

U =
〈
E‖E∗

⊥ + E⊥E∗
‖
〉
,

V =
〈
i(E‖E∗

⊥ − E⊥E∗
‖)
〉
.

(2.17)

Все параметры Стокса имеют одинаковую размерность — энергия в единицу
времени на единицу поверхности и на единицу длины волны. Для элементарной
монохроматической плоской или сферической электромагнитной волны [211]

I2 ≡ Q2 + U2 + V 2. (2.18)

Для произвольного светового пучка, как, например, в случае частично поля-
ризованного квазимонохроматического света, согласно фундаментальному свойству
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аддитивности, параметры Стокса для смеси элементарных волн являются суммами
соответствующих параметров Стокса этих волн. Тогда равенство (2.18) заменяется
неравенством [211, 214]

I2 � Q2 + U2 + V 2. (2.19)

Степень поляризации (P ), степень линейной поляризации (PL) и степень круговой
поляризации (PC) для падающего и рассеянного света определяются соотношениями
(2.10)–(2.12). В частности, для PL и PC рассеянного света имеем:

PL =
(I‖ − I⊥)

(I‖ + I⊥)
=
√
Q2

s + U 2
s

Is
, (2.20)

PC =
√
V 2
s

Is
. (2.21)

В дальней зоне поляризация рассеянного света описывается вектором Стокса Ss,
связанным с вектором Стокса падающего света Si (см. выражение (2.13)) матричным
соотношением [214]

Ss = M · Si, (2.22)

где M — нормированная 4 × 4-матрица рассеяния (матрица интенсивности или
матрица Мюллера):

M =

⎡⎢⎢⎣
M11 M12 M13 M14

M21 M22 M23 M24

M31 M32 M33 M34

M41 M42 M43 M44

⎤⎥⎥⎦. (2.23)

Элементы матрицы рассеяния света (МРС) зависят от угла рассеяния θ, длины
волны и геометрических и оптических параметров рассеивающих частиц. M11 — это
величина, которая измеряется, когда падающий свет не поляризован, ее зависимость
от угла рассеяния есть фазовая функция рассеянного света. Она обеспечивает
только часть информации, теоретически доступной из экспериментов по рассеянию.
Величина M11 намного менее чувствительна к хиральности и структуре дальнего
порядка, чем другие матричные элементы [214, 215]. M12 характеризует степень
линейной поляризации рассеянного света; M22 показывает долю деполяризованного
света в полном рассеянном излучении (хорошая мера несферичности рассеивающих
частиц); M34 характеризует преобразование падающего света, поляризованного на-
клонно под углом 45◦, в рассеянный свет круговой поляризации (которое уникальным
образом присуще различным биологическим системам); разность междуM33 иM44 —
хорошая мера несферичности рассеивающих частиц.

В дополнение к степени поляризации, определенной соотношениями (2.10)–(2.12),
(2.20) и (2.21), вводится линейный дихроизм исследуемой среды как

DA = P 2
1 − P 2

2

P 2
1 + P 2

2

=

√
M 2

12 +M 2
13 +M 2

14

M11
, (2.24)

где P1 и P2 — амплитудные коэффициенты пропускания для двух ортогональных
собственных поляризационных состояний.

В общем случае все 16 элементов МРС не равны нулю. Однако существует
только 7 независимых элементов матрицы рассеяния из 16 для одной частицы
с фиксированной ориентацией и 9 соотношений, связывающих остальные элементы
между собой [211, 212]. Для рассеяния ансамблем случайно ориентированных ча-
стиц имеется 10 независимых элементов.
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МРС для макроскопически изотропной и симметричной среды имеет хорошо
известную блочно-диагональную структуру [274]:

M(θ) =

⎡⎢⎢⎣
M11(θ) M12(θ) 0 0
M12(θ) M22(θ) 0 0

0 0 M33(θ) M34(θ)
0 0 −M34(θ) M44(θ)

⎤⎥⎥⎦. (2.25)

Следовательно, только восемь элементов МРС отличны от нуля и только шесть
из них независимы. Более того, имеют место специальные соотношения для двух
особых углов рассеяния 0 и π [211]:

M22(0) = M33(0), M22(π) = −M33(π),

M12(0) = M34(0) = M12(π) = M34(π) = 0,

M44(π) = M11(π) − 2M22(π).

(2.26)

Частицы, обладающие симметрией вращения, имеют дополнительное свойство
[211]:

M44(0) = 2M22(0) −M11(0). (2.27)

Структура МРС еще более упрощается для сферически симметричных частиц,
однородных или неоднородных только вдоль радиуса (т. е. состоящих из изотропного
материала с показателем преломления, зависящим только от расстояния до центра
частицы), поскольку в этом случае [211]

M11(θ) ≡M22(θ), M33(θ) ≡M44(θ). (2.28)

Фазовая функция, т. е. элемент M11 для рассеяния, симметричного по отношению
к направлению падающей волны, зависит только от угла рассеяния θ и удовлетворяет
условию нормировки (см. уравнение (1.14)) [211, 214]:

2π

π∫

0

M11(θ) sin θ dθ = 1, (2.29)

которое соответствует предположению о случайном распределении рассеивающих
частиц в среде.

Параметр анизотропии рассеяния (средний косинус угла рассеяния θ) или па-
раметр асимметрии фазовой функции (см. соотношение (1.16)) теперь можно выра-
зить как

g ≡ 〈cos θ〉 = 2π

π∫

0

M11(θ) cos θ sin θ dθ. (2.30)

Если частица мала по сравнению с длиной волны падающего света, рассеяние на
ней можно рассматривать как вторичное излучение одного диполя. Эта рэлеевская
теория применима при условии, что m(2πa/λ) � 1, где m — относительный по-
казатель преломления рассеивающих частиц; 2πa/λ — параметр, характеризующий
относительный размер частиц, a — радиус частицы, λ — длина волны падающего
света в среде [214]. Для видимого и ближнего ИК-света и рассеивающих частиц
с типичным (для биологической ткани) показателем преломления относительно окру-
жающей среды m = 1,05–1,11 максимальный размер частиц должен быть около
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12–14 нм, чтобы теория Рэлея оставалась справедливой. В этой теории интенсив-
ность рассеянного излучения обратно пропорциональна λ4 и растет как a6, а угловое
распределение рассеянного света изотропно.

Теория Рэлея–Ганса или Рэлея–Дебая рассматривает задачу рассеяния особым
классом частиц произвольной формы. Она требует выполнения условий |m − 1| �
� 1 и (2πa′/λ)|m − 1| � 1, где a′ — наибольший размер частицы [129, 211, 212,
215]. Эти условия означают, что электрическое поле внутри частицы близко к полю
падающей волны, а частица может рассматриваться как набор независимых диполей,
находящихся в одном и том же возбуждающем поле падающей волны. Биологическая
клетка может быть промоделирована сферой из цитоплазмы с большим (ncp = 1,37)
показателем преломления, чем у окружающей межклеточной среды (nis = 1,35); тогда
m = 1,015 и для ближнего ИК-света эта теория верна вплоть до размеров частиц
a′ = 0,8–1,0 мкм. Данное приближение применялось для вычисления рассеяния света
суспензиями бактерий [215]. Оно может быть использовано для описания рассеяния
света компонентами клетки (митохондриями, лизосомами, пероксисомами и др.) в
биотканях, поскольку они имеют малые размеры и сравнительно низкую рефракцию
[58, 96, 216–219, 229, 232].

Для описания рассеяния вперед, вызванного крупными частицами (порядка
10 мкм), полезно приближение дифракции Фраунгофера [215]. Согласно этой тео-
рии, рассеянный свет имеет ту же поляризацию, что и падающий, а рассеиваю-
щие свойства частицы не зависят от показателя преломления. Для малых углов
рассеяния приближение дифракции Фраунгофера точно воспроизводит изменение
интенсивности в зависимости от размера частиц. Вот почему этот подход применим
в лазерной проточной цитометрии. Структурные элементы биологической клетки,
такие как клеточная мембрана, ядерная текстура и гранулы в цитоплазме, могут
быть обнаружены по изменениям оптической плотности. Оптическое преобразование
Фурье дифракционной картины может быть выполнено при помощи линзы. Про-
странственные изменения оптической плотности в предметной плоскости в резуль-
тате преобразования Фурье превращаются в пространственные изменения частоты
в задней фокальной плоскости линзы (плоскости фурье-образа) [215]. Если опти-
ческая плотность медленно меняется по сечению объекта, то фурье-преобразование
направляет большую часть рассеянного света под углами, близкими к нулю (низкая
пространственная частота) в плоскости фурье-образа. Это хорошая модель для клет-
ки с прозрачной цитоплазмой (постоянная оптическая плотность). Если оптическая
плотность меняется быстро по сечению объекта, то преобразование Фурье смещает
большую часть энергии в сторону больших углов рассеяния (более высокая про-
странственная частота) в плоскости фурье-образа. Это хорошая модель для клетки
с сильно гранулированной цитоплазмой (резкие изменения оптической плотности).
Показано, что для фурье-образов аномальных клеток типичны существенно более
высокие пространственные частоты, чем для нормальных клеток, например для
отдельных клеток мазка из шейки матки. Для таких исследований были разработаны
оптические фурье-микроскопы. Метод можно применять к позитивной фотографии
клетки на прозрачной пленке, отдельным клеткам на предметном стекле и клеткам
в потоке жидкости [215].

Теория рассеяния Ми или Лоренца–Ми основана на точном решении уравнений
Максвелла для электромагнитного поля для однородной сферы [214, 226]. В общем
случае свет, рассеянный на частице, становится эллиптически поляризованным. Для
сферически симметричных частиц из оптически неактивного материала матрица
рассеяния Мюллера дается формулами (2.25) и (2.28). Теория Ми была обобщена
на сферы, покрытые оболочками, и на цилиндры произвольных размеров [211, 212,
215]. В теории Ми электромагнитные поля падающей, внутренней и рассеянной
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волн раскладываются в ряды [226]. Поля в каждой из областей связаны линейны-
ми преобразованиями. Этот подход можно использовать также для несферических
объектов, таких как сфероиды [211, 212]. Линейное преобразование осуществляется
с помощью матрицы перехода (Т-матрицы). Для сферических частиц Т-матрица
диагональна.

До сих пор в нашем изложении векторы Стокса были определены для случая
монохроматической плоской волны, а матрица Мюллера — для однократного рассея-
ния. Эти понятия требуют обобщения на более сложные случаи. Вектор Стокса был
определен для квазимонохроматической волны [273], для которой в случае частично
поляризованного света неравенство (2.19) остается справедливым [214]. При некоге-
рентном сложении матриц Мюллера для ансамбля частиц, различающихся размером,
ориентацией, морфологией или оптическими свойствами, шесть из упомянутых выше
равенств становятся неравенствами [593]. Для ансамбля взаимодействующих частиц
в приближении однократного рассеяния [5, 6, 10, 654] элементы МРС имеют вид

Mij(θ) = M0
ij(θ)NFint(θ), (2.31)

гдеM0
ij — элементы МРС изолированной частицы, N — число рассеивающих частиц,

а Fint(θ) — интерференционный член, учитывающий пространственную корреляцию
частиц. Заметим, что нормированные элементы (Mij/M11) в монодисперсной системе
слабо зависят от учета пространственной корреляции и остаются примерно такими
же, как для изолированных частиц [654].

2.6. Векторное уравнение переноса излучения

Как уже было показано, большинство биотканей представляют собой среды
с сильным рассеянием и намного более слабым поглощением (до двух поряд-
ков меньше, чем рассеяние, в видимом и ближнем ИК-диапазонах). Кроме того,
в естественном состоянии (не в виде препарата) слои биоткани достаточно толстые.
Следовательно, для широкого класса биотканей типичным является многократное
рассеяние [1–3, 6, 24, 31, 129, 130].

Поляризационные эффекты при распространении света через различные много-
кратно рассеивающие среды, включая биоткани, полностью описываются векторным
уравнением переноса излучения [59, 211, 212, 556–578]. Теория переноса излуче-
ния (ТПИ) возникла как феноменологический подход, основанный на рассмотрении
транспорта энергии через среду, заполненную большим числом частиц, и обеспечи-
вающий сохранение энергии [274–277]. Эта среда, состоящая из дискретных частиц,
распределенных в пространстве редко и по случайному закону, рассматривается как
непрерывная и локально однородная. Понятия однократного рассеяния и поглощения
индивидуальными частицами при этом заменяются понятиями однократного рассея-
ния и поглощения малыми однородными элементами объема среды. В рамках ТПИ
рассеяние и поглощение малым элементом объема получается из уравнений Максвел-
ла и дается некогерентной суммой соответствующих характеристик составляющих
частиц. Результатом рассеяния является не преобразование плоской падающей вол-
ны в сферическую рассеянную волну, а преобразование вектора плотности потока
энергии (вектора Стокса) падающего света в соответствующий вектор рассеянного
света [212].

Для макроскопически изотропных и симметричных плоскопараллельных рассе-
ивающих сред векторное уравнение переноса излучения может быть упрощено,
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и сведено к виду [212]

dS(r,ϑ,ϕ)

dτ(r)
= −S(r,ϑ,ϕ) + Λ(r)

4π

+1∫

−1

d(cosϑ′)
2π∫

0

dϕ′ Z(r,ϑ,ϑ′,ϕ− ϕ′)S(r,ϑ′,ϕ′), (2.32)

где S — вектор Стокса, определенный формулой (2.8); r — радиус-вектор точки;
ϑ, ϕ — полярный и азимутальный углы, характеризующие направление падающего
света;

dτ (r) = ρ(r) 〈σext(r)〉 ds (2.33)

— элемент длины оптического пути, ρ — локальная плотность числа частиц, 〈σext〉 —
локальный усредненный по ансамблю коэффициент экстинкции, ds — элемент длины
пути, измеренный вдоль единичного вектора направления распространения света;
Λ — альбедо однократного рассеяния; ϑ′ и ϕ′ — полярный и азимутальный углы,
характеризующие направление рассеяния; Z — нормированная фазовая матрица:

Z(r,ϑ,ϑ′,ϕ− ϕ′) = R(Φ)M(θ)R(Ψ), (2.34)

где M(θ) — матрица Мюллера однократного рассеяния, определенная форму-
лой (2.13); θ — угол рассеяния, а R(φ) — матрица вращения Стокса для угла φ:

R(φ) =

⎡⎢⎢⎣
1 0 0 0
0 cos 2φ − sin 2φ 0
0 sin 2φ cos 2φ 0
0 0 0 1

⎤⎥⎥⎦. (2.35)

Каждый вектор Стокса и матрица Мюллера связаны со своей плоскостью отсчета
и координатами. В теории Ми матрица Мюллера одного акта рассеяния определяется
в плоскости рассеяния, образованной векторами падающего и рассеянного света
(см. рис. 2.3). Для произвольной системы координат, связанной с этой плоскостью
рассеяния, ось z направлена вдоль распространения фотона. Ось x лежит в плоскости
отсчета и перпендикулярна оси z. Ось y перпендикулярна как оси z, так и плоскости
отсчета.

С каждым падающим фотонным пакетом связана локальная система координат,
и его вектор Стокса Sin связан с этой локальной системой. Локальную систему
координат фотона до рассеяния обозначим (x, y, z). После акта рассеяния фотон рас-
пространяется вдоль оси z′ с полярным углом θ и азимутальным углом ϕ. Плоскость
рассеяния проходит через оси z и z′ и является новой плоскостью отсчета.

Для вычисления вектора Стокса рассеянного света используется выражение (2.8).
Поскольку матрица Мюллера для акта рассеяния определена относительно плоскости
отсчета (см. уравнение (2.13)), необходимо сначала преобразовать вектор Стокса
падающего света в координатную систему, связанную с плоскостью отсчета. Это
преобразование осуществляется посредством поворота локальной координатной си-
стемы (x, y, z) на угол φ вокруг оси z, где матрица поворота определяется выраже-
нием (2.35). Новый вектор Стокса получается как

S′in = R(φ)Sin. (2.36)

Локальная система координат фотонного пакета меняется в ходе процесса рассея-
ния. Преобразование можно разделить на два шага. Первый шаг — поворот системы
(x, y, z) на угол φ вокруг оси z, а второй — поворот на угол θ вокруг повернутой
оси y, в результате чего получается система (x′, y′, z′). После преобразования ось
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z′ указывает новое направление распространения света. Матрица преобразования
имеет вид ⎡⎣x′y′

z′

⎤⎦ =

⎡⎣cos θ 0 − sin θ
0 1 0

sin θ 0 cos θ

⎤⎦⎡⎣ cosφ sinφ 0
− sinφ cosφ 0

0 0 1

⎤⎦⎡⎣xy
y

⎤⎦. (2.37)

После прохождения фотонным пакетом слоя рассеивающей среды его вектор
Стокса записывается и сохраняется. Локальная система координат отслеживается
в процессе моделирования. Для записи вектора Стокса локальная система координат
каждого фотонного пакета должна быть преобразована в лабораторную систему
координат. В лабораторной системе (e1, e2, e3) локальные координаты фотона можно
записать как ⎡⎣xy

z

⎤⎦ =

⎡⎣e1x e2x e3x
e1y e2y e3y
e1z e2z e3z

⎤⎦⎡⎣e1e2
e3

⎤⎦. (2.38)

Для преобразования вектора Стокса из локальной системы в лабораторную ло-
кальная система координат поворачивается вокруг своей оси z таким образом, чтобы
новая ось x оказалась в плоскости (e2, e3) лабораторной системы координат. Угол
поворота определяется как

φ = arctg (e1x/e1y). (2.39)

Матрица поворота и новый вектор Стокса можно получить из (2.35) и (2.36).
Фазовая матрица (2.34) связывает векторы Стокса падающего и рассеянного

света, записанные относительно их соответственных меридиональных плоскостей.
Для вычисления вектора Стокса рассеянного пучка относительно его меридиональ-
ной плоскости нужно вычислить вектор Стокса падающего пучка относительно
плоскости рассеяния, умножить его на матрицу рассеяния (чтобы получить вектор
Стокса рассеянного пучка относительно плоскости рассеяния), а затем вычислить
вектор Стокса рассеянного пучка относительно его меридиональной плоскости. Такая
процедура включает два поворота плоскости отсчета: Φ = −φ; Ψ = π − φ и Φ = π + φ;
Ψ = φ. Угол рассеяния θ и углы Φ и Ψ выражаются через полярные и азимутальные
углы для падающего и рассеянного света:

cos θ = cosϑ′ cosϑ+ sinϑ′ sinϑ cos (ϕ′ − ϕ), (2.40)

cosΦ = cosϑ− cosϑ′ cos θ

sinϑ′ sin θ
, (2.41)

cosΨ = cosϑ′ − cosϑ cos θ

sinϑ sin θ
. (2.42)

Первый член в правой части векторного уравнения переноса излучения (уравне-
ние (2.32)) описывает изменение вектора удельной интенсивности на расстоянии ds
за счет экстинкции и дихроизма, второй член описывает вклад света, освещающего
малый элемент объема с центром в точке r со всех направлений и рассеиваемого
в данном направлении. Для реальных систем вид векторного уравнения переноса
излучения очень сложен. Поэтому для его решения был разработан обширный
набор аналитических и численных методов. Из-за важного свойства нормированной
фазовой матрицы (2.34), которая зависит только от разности азимутальных углов
направлений рассеяния и падения, а не от их абсолютных значений [212], возможно
аналитическое рассмотрение азимутальной зависимости многократно рассеянного
света с применением разложения Фурье к уравнению переноса. Для решения можно
использовать следующие методы и их комбинации: метод матрицы передачи, метод
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сингулярной собственной функции, метод возмущений, приближение малых углов,
метод добавления–удвоения, метод матричного оператора, метод инвариантного по-
гружения и метод Монте-Карло [129, 135, 138, 211, 212, 279, 280, 556–580].

Когда среда освещается неполяризованным светом и/или нужно вычислить толь-
ко интенсивность многократно рассеянного света, векторное уравнение переноса
излучения можно заменить его приближенным скалярным вариантом. В этом случае
в уравнении (2.32) вектор Стокса заменяется своим первым элементом (т. е. энер-
гетической яркостью) (см. уравнение (1.9)), а нормированная фазовая матрица —
своим элементом (1, 1) (т. е. фазовой функцией) (см. соотношение (1.13)). Скалярное
приближение дает плохую точность, когда размер рассеивающих частиц много мень-
ше длины волны, но обеспечивает приемлемые результаты для частиц, сравнимых
с длиной волны или больше нее [212, 276]. Существует обширная литература [1, 3,
15, 129, 130, 277, 280–282] по аналитическим и численным решениям скалярного
уравнения переноса излучения (уравнение (1.9)).

2.7. Моделирование методом Монте-Карло

Метод Монте-Карло (МК), широко применяемый для численного решения уравне-
ния ТПИ [306–309] в различных областях (астрофизика, оптика атмосферы и океана
и т. д.) оказывается перспективным для решения прямой и обратной задач переноса
излучения для сред с произвольной конфигурацией и граничными условиями, в част-
ности для целей медицинской поляризационной томографии и спектроскопии [1, 3,
15, 41, 129, 135, 306–309, 362, 370, 561, 569, 573–581, 669, 716, 718, 723, 731].
Метод основан на численном моделировании переноса фотонов в рассеивающих
средах. Случайные блуждания фотона в образце можно отследить от входа в среду
до поглощения или выхода из среды.

Прямое моделирование на основе метода МК имеет следующие достоинства:
1) можно использовать любую матрицу рассеяния; 2) нет препятствий для исполь-
зования фазовых функций, сильно направленных вперед, а также экспериментально
найденных матриц однократного рассеяния; 3) вычисление поляризации требует
всего лишь вдвое большего времени, чем вычисление только интенсивности; 4) лю-
бое разумное число приемников можно учесть без заметного увеличения затрат
компьютерного времени; 5) не существует трудностей с определением параметров
излучения внутри среды; 6) можно моделировать среды со сложной геометрией,
где интенсивность зависит не только от оптической глубины, но и от поперечных
координат.

Подверженность полученных результатов статистическим вариациям порядка
нескольких процентов при приемлемых затратах компьютерного времени является
главным недостатком метода МК. Для двукратного увеличения точности требуется
четырехкратное увеличение компьютерного времени. Метод МК также непрактичен
для расчетов на больших оптических глубинах (τ > 100).

Несколько программ для моделирования распространения поляризованного света
через рассеивающий слой доступны из литературы (см. например, работы [561, 569,
573–579, 669, 716, 718, 723, 731]). Для иллюстрации моделирования методом МК
рассмотрим алгоритм, описанный в работе [578] и использованный для моделирова-
ния угловой зависимости элементов матрицы рассеяния. Пусть поток фотонов в виде
бесконечно тонкого пучка падает точно на центр сферического объема, заполненного
рассеивающими частицами. В процессе моделирования учитывается миграция каж-
дого отдельного фотона внутри среды. В этом случае фотоны рассматриваются как
баллистические частицы. Различные события, которые могут произойти в процессе
миграции фотона, описываются соответствующими распределениями вероятностей.
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В исследуемой модели фотоны либо упруго рассеиваются, либо поглощаются при
столкновениях с частицами среды. Исход каждого события определяется с помощью
набора равномерно распределенных случайных чисел. Вероятность рассеяния в дан-
ном направлении определяется в соответствии с законами рассеяния на отдельной
частице. Можно определить сечение рассеяния и элементы матрицы рассеяния для
каждого акта взаимодействия фотона с рассеивающей частицей.

Когда падающий фотон входит в рассеивающий слой, он может пройти длину
свободного пробега l. Значение l зависит от концентрации частиц ρ и сечения
экстинкции σext. Длина свободного пробега l является случайной величиной, прини-
мающей любые положительные значения с плотностью вероятности p(l):

p (l) = ρσexte
−ρσextl. (2.43)

Частная реализация длины свободного пробега l диктуется значением случайного
числа ξ, равномерно распределенного в интервале [0, 1]:

l∫

0

p (l) dl = ξ. (2.44)

Подстановка уравнения (2.43) в (2.44) дает значение l для некоторой реализации
в виде

l = − 1
ρσext

ln ξ. (2.45)

Если расстояние l больше, чем толщина рассеивающей системы, тогда данный
фотон регистрируется как прошедший без рассеяния. Если же, пройдя расстояние
l, фотон остался внутри среды, возможные акты его взаимодействия с частицами
(рассеяние или поглощение) выбираются случайным образом.

В сферической системе координат плотность вероятности рассеяния фотона в
направлении, определяемом углом рассеяния θ между направлениями падающего и
рассеянного фотонов и углом φ между старой и новой плоскостями рассеяния, дается
выражением

p(θ,φ) = Is(θ,φ) sin θ
2π∫

0

π∫

0

Is(θ,φ) sin θ dθ dφ

, (2.46)

где Is(θ,φ) — интенсивность света, рассеянного в направлении (θ,φ) относительно
предыдущего направления фотона, определенного углами ϑ и ϕ (см. соотноше-
ния (2.32) и (2.33)). Для сферических частиц эта интенсивность дается формулами
Ми с учетом состояния поляризации каждого фотона. Интеграл Is(θ,φ) по всем на-
правлениям рассеяния, аналогичный выражению (1.6), определяет сечение рассеяния

σsca =
2π∫

0

π∫

0

Is(θ,φ) sin θ dθ dφ. (2.47)

Плотность вероятности рассеяния фотона в заданном направлении, p(θ,φ), за-
висит от матрицы Мюллера рассеивающей частицы M(θ,φ) (матрицы однократного
рассеяния) и вектора Стокса S, связанного с фотоном (формулы (2.8) и (2.22)). Мат-
рица Мюллера однократного рассеянияM(θ,φ) связывает векторы Стокса падающего
(Si(0, 0)) и рассеянного (Ss(θ,φ)) света. Для сферических частиц эта матрица фак-
торизуется:

M(θ,φ) = M(θ)R(φ). (2.48)
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Матрица однократного рассеяния M(θ) для сферической частицы имеет вид, опи-
сываемый выражениями (2.25) и (2.28). Элементы этой матрицы даются формулами
Ми [214, 226] и являются функциями угла рассеяния θ и параметра дифракции
x = 2πa/λ, где a — радиус сферической частицы, а λ — длина волны света в среде.

Матрица R(φ) описывает преобразование вектора Стокса при повороте плоскости
рассеяния на угол φ и определяется выражением (2.35). Таким образом, интенсив-
ность света, рассеянного сферическими частицами, определяется выражением

Is(θ,φ) = [M11(θ)Ii + (Qi cos 2φ+ Ui sin 2φ)M12(θ)], (2.49)

где Qi и Ui — компоненты вектора Стокса падающего света (см. соотношения (2.8)
и (2.17)). Как следует из этого выражения, вероятность p(θ,φ), описываемая соот-
ношением (2.46), в отличие от матрицы рассеяния, данной выражением (2.48), не
факторизуется, а параметризуется вектором Стокса, ассоциированным с рассеянным
фотоном, что существенно усложняет проблему. В этом случае для вычисления
p(θ,φ) можно воспользоваться результатами работы [578], где для генерации пар
случайных чисел с плотностью вероятности p(θ,φ) применялся следующий метод мо-
делирования. На первом шаге моделирования (1) выбирается случайное направление
(θξ,φξ) с равномерным распределением в пространстве, причем значения случайных
величин θξ, и φξ, распределенных в интервалах (0,π) и (0, 2π), соответственно,
находятся из уравнений

cos θξ = 2ξ − 1, φξ = 2πξ, (2.50)

где ξ — случайное число, равномерно распределенное в интервале (0, 1); на втором
шаге (2) поверхность, заданная функцией p(θ,φ) окружается сферой радиуса �R, рав-
ного максимальному значению функции p(θ,φ), и генерируется случайная величина
rξ = ξ�R; на третьем шаге (3) направление (θξ,φξ) принимается за случайное на-
правление рассеяния фотона в данном элементарном акте, если выполняется условие
rξ � p(θξ,φξ). В противном случае шаги 1 и 2 повторяются.

Миграция фотона в рассеивающей среде описывается последовательностью пре-
образований связанной с ним координатной системы. Каждый акт рассеяния сопро-
вождается изменением вектора Стокса фотона. Новый вектор Стокса Sn+1 представ-
ляет собой произведение предыдущего вектора Стокса, преобразованного к новой
плоскости рассеяния, и матрицы Мюллера рассеивающей частицы Mk(θ):

Sn+1 = Mk(θ)Rn(φ)Sn, (2.51)

где матрица Rn(φ) (см. соотношение (2.35)) описывает поворот вектора Стокса
вокруг оси, определяющей направление фотона до взаимодействия.

Для выбранного направления рассеяния вектор Стокса пересчитывается с исполь-
зованием формул (2.22), (2.25), (2.28), (2.51) и выражений для элементов матрицы
Мюллера однократного рассеяния для однородной сферы из оптически неактивного
материала [135, 214, 226]. Полученное таким образом значение перенормируется
так, чтобы интенсивность оставалась равной единице. При этом вектор Стокса,
ассоциированный с фотоном, содержит информацию только об изменении состояния
поляризации рассеянного фотона. Действительная же интенсивность определяется
числом детектируемых фотонов в данном направлении в пределах апертуры при-
емника.

Описанная процедура повторяется, пока фотон не окажется вне рассеивающей
среды. В последнем случае, если направление распространения фотона пересека-
ет поверхность приемника, фотон регистрируется. При регистрации вектор Стокса
преобразуется от текущей плоскости последнего рассеяния к лабораторной системе
координат. Получаемые значения накапливаются в соответствующих ячейках при-
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емника, номера которых определяются направлениями миграции фотонов. Кроме
того, при регистрации фотоны классифицируются по кратности рассеяния и полной
длине пройденного пути. Для каждого непоглощенного фотона также регистрируется
направление и координаты точки вылета из рассеивающего объема, а также число
испытанных им актов рассеяния. Пространственное распределение поляризации из-
лучения, рассеянного всем объемом среды, получается путем анализа упомянутых
выше данных для достаточно большого числа фотонов.

Для нахождения полной МРС объекта нужно зарегистрировать рассеяние света
для четырех линейно независимых состояний поляризации падающего света S1i, S2i,
S3i и S4i. Это позволяет построить следующую систему линейных уравнений:

CM′ = S′, (2.52)

где M′ — матрица-столбец, составленная из искомых матричных элементов МРС
объекта, а S′ — вектор из 16 элементов, которые представляют собой компонен-
ты четырех векторов Стокса, зарегистрированных для 4 независимых состояний
поляризации падающего света. Матрица преобразования C определяется выбором
начального набора векторов Стокса падающего света. Решив систему (2.52) для
набора: S1i = (1, 1, 0, 0), S2i = (1,−1, 0, 0), S3i = (1, 0, 1, 0) и S4i = (1, 0, 0, 1), получают
искомую МРС объекта M′ = M:

M = 1
2

⎡⎢⎢⎣
I1 + I2 I1 − I2 2I3 − (I1 + I2) 2I4 − (I1 + I2)
Q1 +Q2 Q1 −Q2 2Q3 − (Q1 +Q2) 2Q4 − (Q1 +Q2)
U1 + U2 U1 − U2 2U3 − (U1 + U2) 2U4 − (U1 + U2)
V1 + V2 V1 − V2 2V3 − (V1 + V2) 2V4 − (V1 + V2)

⎤⎥⎥⎦, (2.53)

где элементы векторов Стокса рассеянного света, полученные для каждого из этих
четырех случаев, обозначены как Sn = (In,Qn,Un,Vn), n = 1, 2, 3, 4. В результате
можно рассчитать угловые зависимости всех элементов МРС с учетом вклада мно-
гократного рассеяния.

Моделирование было выполнено для систем сферических частиц с относительным
показателем преломления m = 1,2, равномерно распределенных в сферическом объе-
ме с объемной долей f = 0,01 [578]. При расчетах предполагалось, что освещающий
пучок бесконечно узкий и падает точно в центр рассеивающего объема, а рассеянное
излучение регистрируется под различными углами в дальней зоне приемником с пол-
ной угловой апертурой в 1 град в плоскости рассеяния и 5 град в перпендикулярной
плоскости.

Рассчитанные угловые распределения полной интенсивности для различных рас-
сеивающих систем сферических частиц малого радиуса, a = 50 нм, или большо-
го радиуса, a = 300 нм, представлены на рис. 2.4. Средняя кратность рассеяния
регистрируемого излучения возрастает с ростом размера рассеивающей системы.
Для систем малых частиц при освещении видимым светом (633 нм) применимо
приближение рэлеевского рассеяния. Для достаточно малых размеров рассеивающего
объема (∼ 1 мм в диаметре) преобладает вклад однократного рассеяния. Это видно из
угловой зависимости интенсивности, которая почти изотропна (рис. 2.4 а). По мере
роста размеров рассеивающей системы растет вклад многократного рассеяния. Для
системы диаметром 20 мм регистрируемый свет содержит заметный вклад рассе-
яния кратностью 10–20. С дальнейшим ростом размеров системы большая часть
падающего света рассеивается в обратном направлении, а рассеяние в переднюю
полуплоскость исчезает. По этой причине, начиная с некоторого значения, размеры
рассеивающей системы перестают влиять на форму диаграммы распределения рассе-
яния по кратности.
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Рис. 2.4. Угловые распределения полной интенсивности рассеяния для многократно рассе-
ивающих систем сферических частиц с относительным показателем преломления m = 1,2,
равномерно распределенных внутри сферического объема с объемной долей f = 0,01: а —
частицы малого радиуса, a = 50 нм, диаметр системы равен 1 мм (1), 2 мм (2) и 20 мм (3);
б — частицы большого радиуса, a = 300 нм, диаметр системы равен 0,002 мм (1), 0,2 мм (2)
и 2 мм (3); бесконечно тонкий пучок неполяризованного света (не показан) падает точно
в центр рассеивающего объема в направлении, от которого отсчитываются углы, длина волны

равна 633 нм [578]

Системы, образованные частицами с размерами порядка длины волны (рис. 2.4 б)
также демонстрируют увеличение вклада многократного рассеяния с увеличением
размеров рассеивающей системы. Переход от рассеяния вперед к рассеянию назад
наступает при довольно малых диаметрах системы, около 2 мм.

Как видно, интенсивность неполяризованного света при больших кратностях
рассеяния слабо зависит от угла рассеяния и почти не несет информации о размере
рассеивающих частиц. Заметим, что системы малых частиц при трехкратном рас-
сеянии уже могут рассматриваться как почти изотропные, в то время как угловые
распределения для крупных частиц, сильно вытянутые вперед при однократном
рассеянии, остаются анизотропными для достаточно высоких кратностей рассеяния
(от четырех до шести актов рассеяния для системы диаметром 0,2 мм, рис. 2.4 б).

Вид угловой зависимости элементов МРС в условиях многократного рассеяния
существенно иной, чем в случае однократно рассеивающей системы. Из рис. 2.5
и 2.6 видно, что многократное рассеяние выравнивает угловые зависимости элемен-
тов МРС. Сплошной линией показан результат расчета нормированной МРС для
изолированной сферической частицы с тем же радиусом и показателем преломления.
Все элементы МРС нормированы на элемент M11 (полную интенсивность рассеяния)
в данном направлении, а элемент M11 представлен на графике в виде, приведенном
к единице при рассеянии в прямом направлении; действительное распределение
интенсивности представлено на рис. 2.4.

Поскольку угловое распределение однократного рассеяния для частиц с разме-
рами, существенно превышающими рэлеевский предел, сильно асимметрично, ин-
тенсивность рассеяния на большие углы очень мала. По этой причине требуется
отследить весьма большое число фотонных траекторий, чтобы достичь приемлемой
точности в этом диапазоне углов. Для демонстрации тонкой структуры угловой
зависимости матричных элементов нужно промоделировать миграцию 107–108 фото-
нов [575, 578].
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Рис. 2.5. Моделирование методом Монте-Карло: угловые распределения элементов МРС для
многократно рассеивающих систем малых сферических частиц (a = 50 нм, m = 1,2), равно-
мерно распределенных в сферическом объеме (f = 0,01); диаметр системы равен 1 мм ( ),
2 мм ( ) и 20 мм ( ); сплошной линией показаны результаты расчета в приближении
однократного рассеяния; бесконечно тонкий пучок неполяризованного света падает точно
в центр рассеивающего объема в направлении, от которого отсчитываются углы, длина волны

равна 633 нм [578]

Для рассеяния суспензиями частиц в сферическом объеме малого диаметра по-
чти все детектируемые фотоны рассеиваются однократно. Увеличение оптической
толщины заметно усиливает вклад многократного рассеяния. Угловые зависимости
элементов МРС имеют форму, близкую к МРС для однократного рассеяния, при
условии, что оптическая толщина рассеивающей системы τ не превышает единицы
для систем крупных частиц и десяти и более для систем малых частиц.

Интенсивность при многократном рассеянии (элемент M11) для объема боль-
шого диаметра убывает с ростом угла рассеяния медленнее, чем интенсивность
при однократном рассеянии. При дальнейшем росте диаметра системы обратное
рассеяние становится преобладающим (см. рис. 2.4–2.6). В системах малых частиц
(см. рис. 2.5) рост вклада многократного рассеяния сопровождается постепенным
снижением величины всех элементов, кроме M11; т. е. форма МРС становится такой
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же, как у идеального деполяризатора. В частности, величина элементов M12 и M21
убывает примерно одинаковым образом, элементы M33 и M44 также убывают по
величине, но M44 убывает быстрее. В результате многократное рассеяние порождает
разницу между регистрируемыми значениями элементов M33 и M44 даже для си-
стем сферических частиц. Значения элемента M22 становятся меньшими единицы,
причем это убывание более существенно в области углов рассеяния, близких к 90◦.
Таким образом, проявление эффекта многократного рассеяния в монодисперсных
системах сферических частиц, заключающееся в возникновении ненулевых значений
|M33 −M44| и |1 −M22|, аналогично проявлению эффекта несферичности частиц
в условиях однократного рассеяния [224].

Для систем крупных частиц многократное рассеяния также снижает величину
и сглаживает угловое распределение нормированных элементов МРС (см. рис. 2.6).
По сравнению с МРС для систем малых частиц соответствующие угловые зависимо-
сти обнаруживают следующие специфические особенности: минимальное значение
элемента M22 достигается не при 90◦, а при больших углах рассеяния, тонкая
структура угловых зависимостей всех элементов смазана даже при наличии неболь-
шой части многократно рассеянного света, и, наконец, что очень важно, элемент
M44, в отличие от других элементов, в пределе высоких кратностей рассеяния
стремится к 0,5, а не к нулю при всех углах рассеяния. Такой вид МРС означает,
что излучение, рассеянное крупными частицами, имеет преимущественно круговую
поляризацию при больших кратностях рассеяния. Этот результат может служить
подтверждением преимущественного сохранения определенного типа поляризации
в условиях многократного рассеяния для определенных размеров рассеивающих
частиц, составляющих биоткань [59, 557, 560, 650].

Процесс многократного рассеяния фотонов в процессе их миграции рассматри-
вается как последовательность поворотов их координатных систем, определенных
плоскостями рассеяния и направлениями распространения. Поскольку эти повороты
являются случайными, регистрируемые фотоны будут случайно поляризованы и,
следовательно, рассеянный свет в целом будет частично деполяризован. Деполяри-
зация будет увеличиваться с ростом кратности рассеяния. При умеренной оптиче-
ской толщине (диаметр рассеивающей системы 0,2 мм, объемная плотность частиц
f = 0,01) способность к деполяризации сильно различается для разных направлений.
Рассеянный свет может быть почти полностью поляризован в области малых углов
рассеяния, полностью деполяризован при больших углах (θ = 120◦) и частично
поляризован в обратном направлении. Угловая область наиболее сильной деполя-
ризации соответствует углу, вблизи которого матричный элемент M22 приобретает
наименьшие значения (см. рис. 2.6).

Моделируемые зависимости позволяют оценить пределы применимости прибли-
жения однократного рассеяния при интерпретации результатов экспериментальных
исследований дисперсных рассеивающих систем. Из результатов моделирования сле-
дует, что изменения МРС монодисперсных систем сферических частиц из-за много-
кратного рассеяния во многом похожи на изменения МРС однократно рассеивающих
систем при отклонении формы частиц от сферической. Этот факт накладывает
серьезные ограничения на использование измеренных МРС биологических объектов
для решения обратной задачи с целью определения несферичности частиц. Необ-
ходима разработка соответствующих критериев для дифференцирования эффектов
многократного рассеяния и несферичности частиц.

Важно отметить, что сравнение моделирования методом МК, учитывающим рас-
сеяние любой кратности, с аналитической моделью двукратного рассеяния не выяви-
ло существенных различий в картине поляризации света, отраженного назад [562,
563]. Это происходит из-за того, что из всех траекторий многократного рассеяния
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Рис. 2.6. Моделирование методом Монте-Карло: угловые распределения элементов МРС для
многократно рассеивающих систем больших сферических частиц (a = 300 нм, m = 1,2), рав-
номерно распределенных в сферическом объеме (f = 0,01); диаметр системы равен 0,002 мм
( ), 0,2 мм ( ) и 2 мм ( ); сплошной линией показаны результаты расчета в приближении
однократного рассеяния; бесконечно тонкий пучок неполяризованного света падает точно
в центр рассеивающего объема в направлении, от которого отсчитываются углы, длина волны

равна 633 нм [578]

основной вклад получается от траекторий, близких к двукратному рассеянию, когда
фотон испытывает два акта рассеяния на большие углы и множество актов рассеяния
почти без изменения направления. Очевидно, что вклад фотонов с такими траекто-
риями хорошо аппроксимируется вкладом фотонов с траекториями при двукратном
рассеянии.



116 Гл. 2. Распространение поляризованного света в биологических тканях

Описанная выше техника МК-моделирования траекторий фотонов хорошо под-
ходит для описания эффектов многократного рассеяния в системе случайно распо-
ложенных частиц. Более того, эта схема позволяет применить приближенный под-
ход для описания интерференционных эффектов, обусловленных пространственной
упорядоченностью частиц. Для этого нужно включить интерференцию рассеянных
полей в расчет матрицы Мюллера однократного рассеяния и интегральных сечений
для частицы. Другими словами, на первой стадии интерференционные эффекты
учитываются при описании свойств однократного рассеяния, а затем эти свойства
используются при моделировании методом МК многократного рассеяния. Такой
подход допустим, если размер области локального упорядочения частиц намного
меньше, чем средняя длина свободного пробега фотона.

В общем случае поляризованного света, распространяющегося в сильно рассеи-
вающей среде, многократное рассеяние уменьшает величину и сглаживает угловую
зависимость нормированных элементов МРС, характеризующих взаимодействие по-
ляризованного света со средой. Для сред, состоящих из крупных частиц, характери-
зующихся высокой степенью анизотропии однократного рассеяния или значительной
транспортной длиной фотона, рассеянное излучение сохраняет преимущественно
круговую поляризацию при высоких кратностях рассеяния.

2.8. Сильно рассеивающие биоткани и фантомы

Зная характер преобразования вектора Стокса при каждом акте рассеяния, можно
найти состояние поляризации после многократного рассеяния в сильно рассеивающей
среде, используя различные приближения теории многократного рассеяния или метод
МК. Для малых частиц эффекты многократного рассеяния проявляются в нарушении
соотношений симметрии между элементами МРС (см. соотношения (2.25)–(2.28)),
M12(θ) = M21(θ), M33(θ) = M44(θ), а также в существенном снижении доли линейно
поляризованного света при рассеянии на углы, близкие к π/2 [662].

Для системы малых пространственно некоррелированных частиц степень линей-
ной (i = L) и круговой (i = C) поляризации в дальней зоне изначально поляризован-
ного (линейно или по кругу) света, прошедшего через слой толщины d, определяется
соотношением [557]

Pi ≈ 2d
ls

sh (ls/ξi) · exp (−d/ξi), (2.54)

где ls = 1/μs — длина рассеяния,

ξi = (ζi · ls/3)0,5 (2.55)

— характерная длина деполяризации для слоя рассеивающих частиц, d � ξi, ζL =
= ls/[ ln (10/7)], ζC = ls/(ln 2).

Как видно из уравнения (2.54), характерная длина деполяризации для линей-
но поляризованного света в биотканях, которые можно представить как ансамбли
рэлеевских частиц, примерно в 1,4 раза больше, чем соответствующая длина деполя-
ризации для света с круговой поляризацией. Можно использовать уравнение (2.54)
для оценки деполяризации света, распространяющегося сквозь ансамбль крупных
сферических частиц, размеры которых сравнимы с длиной волны падающего света
(рассеяние Ми). С этой целью нужно заменить ls транспортной длиной ltr ≈ 1/μ′

s
(см. соотношение (1.23)) и принять во внимание зависимость ζL и ζC от размера рас-
сеивающих частиц. С ростом этого размера отношение ζL/ζC меняется. Оно убывает
от ∼ 1,4 до 0,5 при возрастании 2πa/λ от 0 до ∼ 4, где a — радиус рассеивающих
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частиц, а λ — длина волны света в среде, и остается практически постоянным на
уровне 0,5 при возрастании 2πa/λ от ∼ 4 до 15.

Численное моделирование методом Монте-Карло и модельные эксперименты
в водных суспензиях латексных частиц различного диаметра показывают, что суще-
ствуют три режима зависимости отношения степени линейной поляризации к степени
круговой поляризации для прошедшего света, PL/PC, от d/ltr (рис. 1.33) [557].
В рэлеевском диапазоне PL/PC растет линейно с увеличением d/ltr. В промежуточной
области это отношение остается постоянным. В области рассеяния Ми эта величина
линейно убывает. Такое поведение связано с переходом исследуемой системы из
области изотропного однократного рассеяния к области анизотропного. В случае
изотропного рассеяния механизм изменения деполяризации связан с тем фактом,
что значительная вероятность обратного рассеяния при каждом акте взаимодействия
света со средой не искажает линейную поляризацию, в то время как рассеяние
назад для круговой поляризации эквивалентно обращению направления поляризации
(как при отражении от зеркала), т. е. оно эквивалентно деполяризации. По этой же
причине в случае сильно вытянутой фазовой функции рассеяния степень круговой
поляризации в отдельном акте рассеяния (анизотропное рассеяние) для света, рас-
пространяющегося в слое, должна оставаться отличной от нуля для больших длин,
чем степень линейной поляризации.

Рис. 2.7. Полулогарифмические зависимости отношения степеней поляризации PL/PC от d/ltr
для трех значений ka, k = 2π/λ. Сплошная линия соответствует рэлеевскому рассеянию
(ka � 1), а штриховые линии отражают соответствие между экспериментальными наблю-
дениями и формулой (2.48) при ls = ltr. Экспериментальные точки получены для водных
суспензий полистроловых латексных сферических частиц с диаметрами 0,22 ( ) и 1,05 ( ) мкм,

λ0 = 670 нм [557]

Эти соображения вытекают также из вышеописанного моделирования взаимо-
действия поляризованного света с многократно рассеивающими системами методом
МК [578] и из экспериментальных работ [641, 650]. Например, при высоких крат-
ностях рассеяния излучение, рассеянное крупными частицами, сохраняет преимуще-
ственно циркулярную поляризацию (элемент МРС M44 далек от нуля для всех углов
рассеяния) (рис. 2.6). При многократном рассеянии МРС для монодисперсной си-
стемы случайно распределенных сферических частиц модифицируется к виду, почти
идентичному МРС однократного рассеяния в системе, содержащей несферические
частицы или оптически активные сферы [578].

Таким образом, различные биоткани или одна и та же биоткань, но в разных
патологических или функциональных состояниях, должны демонстрировать различ-
ный отклик при зондировании светом с линейной либо круговой поляризацией. Этот
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эффект можно использовать как в медицинской оптической томографии, так и для
определения оптических и спектроскопических параметров биотканей. Как следует
из уравнения (2.54), длина деполяризации в биотканях должна быть близка к сред-
ней транспортной длине ltr фотона, поскольку эта длина характеризует расстояние,
на котором направление распространения света и, следовательно, плоскость поля-
ризации линейно поляризованного света становятся полностью случайными после
множества последовательных актов рассеяния.

Поскольку длина ltr определяется параметром g , характеризующим анизотропию
рассеяния, длина деполяризации также должна существенно зависеть от этого па-
раметра. В самом деле, экспериментальные данные работы [583] показывают, что
длина деполяризации lp линейно поляризованного света, которая определяется как
длина, на которой отношение I‖/I⊥ падает до 2, демонстрирует такую зависимость.
Упомянутое отношение изменяется от 300 до 1 в зависимости от толщины образца
и типа биоткани (рис. 2.8). Эти измерения были выполнены в узком телесном угле
(∼ 10−4 ср) в направлении падающего лазерного пучка. Значения lp существенно
различались для белого вещества и ткани коры головного мозга: 0,19 и 1,0 мм
для λ = 476–514 нм и 0,23 и 1,3 мм для λ = 633 нм соответственно. Дерма кожи
человека (без крови) имеет длину деполяризации 0,43 мм (λ = 476–514 нм) и 0,46 мм
(λ = 633 нм). Длина деполяризации при λ = 476–514 нм убывает в ответ на патоло-
гические изменения в ткани стенки аорты: 0,54 мм для нормальной биоткани, 0,39 мм
на стадии обызвествления и 0,33 мм на стадии некротической язвы. Цельная кровь
с низким гематокритом характеризуется значительной длиной деполяризации (около
4 мм) при λ = 633 нм, что свидетельствует о сильной зависимости этого параметра
от фактора анизотропии рассеяния среды g, значение которого для крови превышает
значения этого параметра для биотканей многих других типов и может быть оценено
как 0,966–0,997 [2, 40, 48, 230].

Рис. 2.8. Зависимость степени деполяризации (I‖/I⊥) лазерного излучения (He:Ne-лазер,
λ = 633 нм; Ar-лазер, λ = 476/488/514 нм) от глубины проникновения для ткани мозга
(серое и белое вещество) (а) и цельной крови (с низким гематокритом) (б) [583]. Измерения
производились внутри малого телесного угла (10−4 ср) вдоль оси лазерного пучка диаметром

1 мм. Видно сильное влияние флуоресценции в крови, облучаемой Ar-лазером

В отличие от деполяризации, ослабление коллимированного света определяется
полным коэффициентом ослабления μt (см. уравнение (1.1)). Для многих биотка-
ней μt много больше μ′

s. Поэтому в определенных ситуациях невозможно заре-
гистрировать чисто баллистические фотоны (фотоны, не испытавшие рассеяния),
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Рис. 2.9. Поляризационные спектры света, прошедшего в направлении вперед (а), и соот-
ветствующие зависимости от толщины слоя d для фантома из желатинового геля (20%)

и молока (б) [586]

однако фотоны, рассеянные вперед, сохраняют свою начальную поляризацию и могут
быть использованы для получения изображения [584, 585]. Это иллюстрируется
рисунками 2.9 и 2.10, представляющими экспериментальные данные по спаду сте-
пени линейной поляризации PL (см. уравнение (2.20)), полученные в фантоме из
желатинового геля и молока (модель дермы без крови) в широком диапазоне длин
волн [77, 586] и для различных биотканей и крови, в зависимости от пропускания
света этими объектами [650]. Резкий перегиб характеристик спада поляризации
(рис. 2.9 б), который можно наблюдать при малых толщинах 0,6 мм, можно отнести
к переходу среды в режим многократного рассеяния.

Авторы работы [587] экспериментально показали, что лазерное излучение со-
храняет линейную поляризацию на уровне PL � 0,1 в пределах 2,5ltr. В частности,
для кожи, облучаемой красным или ближним ИК-светом, имеем μa ≈ 0,4 см−1,
μ′
s ≈ 20 см−1 и ltr ≈ 0,48 мм. Следовательно, свет, распространяющийся в коже,

сохраняет линейную поляризацию на расстоянии около 1,2 мм. Такая оптическая
длина в биоткани соответствует временной задержке светового импульса, равной
5,3 пс, что дает возможность получать поляризационные изображения макронеодно-
родностей в биоткани с таким же пространственным разрешением, как и в более
сложных методах на основе временного разрешения. Кроме селекции диффузно
рассеянных фотонов поляризационная визуализация позволяет исключить зеркаль-
ное отражение от поверхности биоткани, что дает возможность использовать этот
метод для изображения микрососудов в поверхностных слоях кожи и регистрировать
двулучепреломление и оптическую активность этих слоев [138, 588–590, 594, 595].

Поляризационная визуализация — сравнительно новое направление в оптике
биотканей, однако оно интенсивно развивается [36, 129, 135, 138, 556–580, 583–636,
640, 641, 647–654, 662, 663, 666, 670–673, 675–678, 680, 684, 687–695, 701, 709–712,
721, 726, 728, 731, 737, 749]. Наиболее перспективные подходы к получению
поляризационных изображений, в частности картирование распределения степени
линейной поляризации, измерение двумерных распределений матрицы Мюллера при
рассеянии назад, поляризационно-чувствительная оптическая когерентная томогра-
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Рис. 2.10. Степень линейной поляризации в различных тканях как функция оптического про-
пускания образца, Iout/Iin ≡ T , на длине волны 633 нм. Каждая точка получена усреднением
по трем измерениям [650]. Величина ошибки, определенная по стандартному отклонению,

меньше размера использованных символов

фия (ПЧ-ОКТ) и метод поляризационных спеклов полного поля, будут рассмотрены
в данной и последующих главах.

Регистрация двумерных отображений степени поляризации для рассеянного в об-
ратном направлении изначально поляризованного узкого лазерного пучка лежит
в основе одного из методов поляризационной визуализации [587, 594, 595]. Наиболее
информативные изображения в обратном рассеянии получаются при использова-
нии матрицы Мюллера для описания и регистрации поляризованного света [563,
573–579, 592, 593, 597–599]. Для получения изображениий для каждого из 16
матричных элементов матрицы измерения должны быть проведены при различных
комбинациях исходного (источник) и конечного (детектор) поляризационных со-
стояний.

Схема экспериментальной установки для получения изображений при диффузном
рассеянии назад показана на рис. 2.11 [563, 593]. Коллимированный пучок лазер-
ного света поляризуется различными оптическими устройствами (PO1) (линейные
и круговые поляризаторы) для получения желаемой поляризации на входе. Поляри-
зованный таким образом свет фокусируется на отверстии (около 2 мм в диаметре)
в зеркале (М1), установленном на образце под углом 45◦. Свет, диффузно рассеянный
от образца в обратном направлении, проходит через анализатор (РО2) и дает изобра-
жение, регистрируемое с помощью охлаждаемой 12-битной ПЗС-камеры. Анализатор
состоит из набора оптических устройств, которые меняются для регистрации разных
состояний поляризации (линейной вертикальной, горизонтальной, под углом ±45◦,
также правой и левой круговой), необходимых для получения соответствующего
изображения, используемого далее для реконструкции элементов матрицы Мюллера.

Для определения каждого из 16 матричных элементов снималось 49 изображений
(из них 49− 16 = 33 зависимых) при различных комбинациях входного поляризатора
и выходного анализатора [563, 593]. Каждый из 16 экспериментально определяемых
элементов вычислялся путем сложения или вычитания ряда изображений. Каждое
изображение снималось с временем экспозиции 1,7 с для устранения спекл-струк-
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Рис. 2.11. Схема экспериментальной установки для поляризационной визуализации [563,
593]: LS — 10 мВт-й He:Ne-лазер (633 нм); F1 — 10%-й нейтральный светофильтр; PO1 —
поляризующая оптика (набор 1); L1 — фокусирующая линза (f = 10 см); M1 — зеркало; S —
образец; PO2 — анализирующая поляризацию оптика (набор 2); L2 — изображающая линзовая

система; CCD — ПЗС-камера для записи изображений

туры за счет усреднения (время корреляции лазерно-индуцированных спеклов по
оценке составляло примерно 10 мс).

Сравнение результатов измерения элементов матрицы Мюллера с результатами
моделирования методом МК представлено на рис. 2.12 [563, 593]. Для МК-моде-
лирования среднее число актов рассеяния на одну траекторию было равно десяти.
Можно видеть хорошее согласие между экспериментальной и рассчитанной карти-
нами, в особенности это касается азимутальной зависимости. Для исследованных
суспензий частиц средняя транспортная длина свободного пробега ltr составляла
около 1 см. Оказалось, что на вдвое больших расстояниях азимутальная зависимость
изображений становится менее выраженной, поскольку многократное рассеяние стре-
мится разрушить поляризационное состояние света. Было показано теоретически
и экспериментально, что только семь матричных элементов независимы, а остальные
могут быть получены с помощью простых поворотов. Природа такой симметрии
имеет достаточно общий характер: рассеивающая среда должна быть инвариантна по
отношению к вращениям вокруг направления падающего лазерного пучка и должна
содержать ансамбль (или конечное число различных ансамблей) идентичных (воз-
можно, асимметричных) рассеивающих частиц со случайными ориентациями [563,
593]. Поляризационные изображения фантомов биотканей, суспензий раковых и нор-
мальных клеток, а также биотканей в норме и некоторых патологиях, включая
дисплазию, предрак и рак (роговица, ретина, хрусталик, эпителиальная ткань, ткани
шейки матки, кожа, миокард, скелетная мышца, сухожилие, кость и др.) представ-
лены во многих работах, см., например, [563, 565–569, 574, 587–592, 677, 680, 684,
689–693, 696, 703, 704, 710–712, 726, 728, 731, 737].

Нужно заметить, что в средах, содержащих крупномасштабные рассеивающие
частицы (обычная модель биоткани), деполяризация является эффектом более вы-
сокого порядка в зависимости от угла рассеяния (∼ θ4, θ < 1), чем поляризация
(∼ θ2) [70]. В литературе поляризационное состояние многократно рассеянного света
анализируется либо в условиях пространственной диффузии фотонов, когда угловой
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спектр излучения практически изотропен (см., например, работы [276, 605, 662]),
либо в случае рассеяния на малые углы в средах с крупномасштабными неоднород-
ностями [70, 278, 557, 662]. Нужно подчеркнуть, следуя работе [70], что анализ
поляризационного состояния в случае многократного рассеяния на малые углы ва-
жен для многих задач, относящихся к оптической диагностике биологических сред,
которые можно представить как случайные системы с большой длиной корреляции
флуктуаций диэлектрической проницаемости. Такие системы демонстрируют эффек-
ты когерентного рассеяния [73, 74, 603], в них можно ожидать также проявления
флуктуаций поляризации, аналогичные тем, которые происходят в неупорядоченных
средах с крупномасштабными неоднородностями [604–608]. Когерентные эффекты
при многократном рассеянии поляризованного света теоретически исследованы в ра-
ботах [733, 739, 752].

В слабо поглощающих средах с многократным рассеянием на малые углы степень
линейной поляризации для фазовой функции Хеньи–Гринштейна (см. соотношение
(1.15)) описывается следующей формулой [70]:

PL = − (μ′
s z)

4

2θ2
·
[√

1 +
(
θ

μ′
sz

)2
− 1
]2

·
[
1 +
(
θ

μ′
sz

)2]
. (2.56)

Это означает, что для очень малых углов (θ � μ′
sz) степень поляризации не

зависит от глубины (z):
PL = −θ2/8. (2.57)

На крыльях зависимости от угла рассеяния (θ � μ′
sz) она стремится к

PL = −θ2/2, (2.58)

что равно степени поляризации однократно рассеянного света.
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ДИСКРЕТНЫЕ МОДЕЛИ БИОЛОГИЧЕСКИХ ТКАНЕЙ

В данной главе представлены дискретные модели биологических тканей. Ана-
лизируются оптические модели биотканей с однократным или малократным рассея-
нием, с упорядоченными и случайно распределенными рассеивающими частицами.
В качестве примеров представлены три типа тканей глаза с различной структурой
и степенью мутности, такие как роговица, здоровый, или пораженный катарактой
хрусталик, и склера. Обсуждаются основные принципы формирования спектров
пропускания, отражения и рассеяния тканей глаза. Представлены примеры измере-
ния элементов матрицы Мюллера для диагностики и мониторинга патологических
изменений биотканей.

3.1. Введение

Из предыдущих глав следует, что оптические свойства биотканей связаны с их
микроструктурой и распределением показателя преломления, однако природа этой
связи требует более детального обсуждения. Было показано, что вклад в рассеи-
вающие свойства среды от митохондрий и пространственных вариаций показателя
преломления клеток и других компонентов биоткани, таких как коллагеновые и эла-
стиновые волокна, можно оценить теоретически и экспериментально [58, 85, 96, 220,
222]. Однако количественная модель, связывающая микроскопические свойства кле-
ток и других компонентов биоткани с коэффициентом рассеяния объемной биоткани,
до сих пор не является полной. В идеале такая модель должна давать абсолютную
величину оптического коэффициента рассеяния, а также его зависимости от угла
рассеяния и длины волны [222]. Она также должна обеспечивать описание связи
рассеивающих свойства с числом, размерами и расположением компонентов биотка-
ни, что необходимо для решения обратной задачи. В данном разделе представлена
схема корпускулярной модели мягкой биоткани, которая удовлетворяет хотя бы
нескольким из этих требований. Модель построена авторами работы [222]. Перейдем
к обсуждению этой работы.

3.2. Вариации показателя преломления

Мягкая биоткань состоит из плотно упакованных групп клеток и сети из волокон,
через которую просачивается межтканевая (межклеточная) или интерстициальная
жидкость. В микроскопическом масштабе компоненты биоткани не имеют четких
границ. Они сливаются в непрерывную структуру с пространственно меняющимся
показателем преломления. Для моделирования такой сложной структуры набором
частиц необходимо обратиться к статистическому подходу.

Показано, что компонентами биоткани, вносящими наибольший вклад в локаль-
ные изменения показателя преломления, являются волокна соединительной ткани
(пучки эластина и коллагена), органеллы цитоплазмы (митохондрии, лизосомы,
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пероксисомы), ядра клеток и гранулы меланина [58, 220, 222]. На рис. 3.1 по-
казан гипотетический профиль показателя преломления, который можно получить
при измерении показателя преломления вдоль некоторой линии в произвольном
направлении через объем биоткани. Ширина пиков профиля показателя преломления
пропорциональна диаметру структурных элементов, а их высота зависит от величины
показателя преломления каждого элемента по отношению к окружающей среде.
В соответствии с рассматриваемой моделью вариации показателя преломления пред-
ставляются статистически эквивалентным объемом дискретных частиц, имеющих
одинаковый показатель преломления, но разные размеры.

Рис. 3.1. Пространственные изменения показателя преломления биологической ткани. Показан
гипотетический профиль показателя преломления для нескольких компонентов ткани, а также
профиль для статистически эквивалентного объема однородных частиц. Показатели прелом-

ления, указанные на профиле, определены в тексте [222]

Показатели преломления структурных элементов биоткани, таких как фибриллы,
интерстициальная среда, ядра клеток, их цитоплазма и органеллы, а также самой
биоткани, могут быть рассчитаны по закону Глэдстоуна и Дейла, который утвер-
ждает, что если компоненты среды не взаимодействуют химически между собой, то
результирующий показатель преломления есть среднее от показателей преломления
компонентов с их объемными долями в качестве весовых множителей, т. е. [654, 753]

n =
N∑

i=1

nifi,
∑

i

fi = 1, (3.1)

где ni и fi — показатель преломления и объемная доля отдельных компонентов,
соответственно, а N — число компонентов.

Статистически усредненный профиль показателя преломления, представленный
на рис. 3.1, иллюстрирует данную модель. Средний показатель преломления базового
(основного) вещества определяется как взвешенное среднее показателей преломле-
ния цитоплазмы (cp) и интерстициальной жидкости (is), ncp и nis:

n0 = fcpncp + (1− fcp)nis, (3.2)

где fcp — объемная доля жидкости, содержащейся внутри клеток в биоткани.
Представленные в работе [58] данные позволяют оценить: ncp = 1,367 и nis = 1,355.
Поскольку примерно 60% всей жидкости в мягкой биоткани содержится в межкле-
точном пространстве, то из соотношения (3.2) следует, что n0 = 0,6 · (1,367) + 0,4 ·×
× (1,355) = 1,362. Показатель преломления рассеивающей свет частицы (неодно-
родности) можно определить как сумму значения показателя преломления базового
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вещества и среднего значения вариации показателя преломления биоткани 〈Δn〉,
ns = n0 + 〈Δn〉. (3.3)

Среднее значение вариации показателя преломления 〈Δn〉 определяется другим
объемновзвешенным средним, зависящим от содержания основных твердых компо-
нентов биоткани:

〈Δn〉 = ff(nf − nis) + fnc(nnc − ncp) + for(nor − ncp). (3.4)

Здесь нижние индексы относятся к волокнам (f), интерстициальной жидкости
(is), ядрам клеток (nc), цитоплазме (cp) и органеллам (or), которые, как отмечалось
выше, вносят основной вклад в изменения показателя преломления. Члены в круглых
скобках в этом выражении представляют собой разности между показателями пре-
ломления этих компонентов биоткани и их окружения, множители — объемные доли
компонентов сухой части образца биоткани. Показатель преломления волокон соеди-
нительной ткани составляет около 1,47 (см. табл. 7.2), что соответствует примерно
55% гидратации коллагена, их основного компонента. Ядра и органеллы цитоплазмы
в клетках млекопитающих, такие как митохондрии и рибосомы, содержат белки
и нуклеиновые кислоты примерно в одинаковых концентрациях и поэтому имеют
показатели преломления, лежащие в сравнительно узком интервале (1,38–1,41) [58].
Принимая это во внимание и предполагая, что nnc = nor = 1,40, можно выразить
среднее значение вариации показателя преломления только через объемную долю
фиброзной ткани ff:

〈Δn〉 = ff(nf − nis) + (1− ff)(nnc − ncp). (3.5)

Коллаген и эластин составляют примерно 70% сухого веса обезжиренной кожи,
45% ткани сердца и 2–3% немышечных внутренних органов (см. [222]). Поэтому,
в зависимости от типа биоткани, ff может быть и малой величиной около 0,02,
и большой около 0,7. Для nf − nis = 1,470 − 1,355 = 0,115 и nnc − ncp = nor − ncp =
= 1,400 − 1,367 = 0,033 вариации среднего показателя преломления, соответству-
ющие этим двум предельным случаям, равны 〈Δn〉 = 0,02 · (0,115) + (1 − 0,02) ·×
× (0,033) = 0,035 и 〈Δn〉 = 0,7 · (0,115) + (1− 0,7) · (0,033) = 0,09.

3.3. Распределение частиц по размерам

Для некоторых биотканей распределение частиц по размерам может быть суще-
ственно монодисперсным, а для других — весьма широким. Два противоположных
примера — прозрачная строма роговицы глаза, которая имеет узкое монодисперсное
распределение, и мутная (рассеивающая) склера глаза, имеющая весьма широкое
распределение коллагеновых волокон по диаметрам [129]. Не существует универ-
сальной функции распределения частиц по размерам, которая могла бы описывать
все биоткани в равной степени адекватно. В оптике дисперсных систем типичными
являются гауссово, гамма- или степенное распределения [237]. Полидисперсность
случайно распределенных рассеивающих частиц можно учесть с помощью гамма-
распределения либо асимметричного логарифмического распределения рассеиваю-
щих частиц по диаметрам, сечениям или объемам [61, 129, 220, 222, 231, 238].
В частности, для рассеивающих сред, таких как склера глаза, применимо гамма-
распределение по радиусам волокон [61, 238]:

η(a) = aμ exp (−μβ), (3.6)
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где σ/am = 2,35μ−0,5, β = a/am, σ — полуширина распределения, а am — наиболее
вероятный радиус рассеивающей частицы.

Двухфазная система, состоящая из ансамбля малых частиц одинакового размера
с примесью небольшого числа более крупных частиц, представляет собой хоро-
шую модель патологической биоткани, например хрусталика, пораженного катарак-
той [239].

Для эпителиальных тканей, у которых основными рассеивающими структура-
ми являются структуры клеточных ядер, характерно логарифмически-нормальное
распределение по размерам сферических или слегка вытянутых эллипсоидальных
частиц [232]:

η(a) = 1

aσ
√
2π

exp
{
− [(ln (a) − ln (am)]2

2σ2

}
. (3.7)

В частности, для клеток эпителия и компонентов их ядер при исследовании
карциномы простаты крысы были найдены два логарифмически-нормальных распре-
деления для мелких и крупных сферических рассеивающих частиц со следующими
параметрами [232]: am1 = 0,012 мкм, σ1 = 1,15 мкм и am2 = 0,59 мкм, σ2 = 0,43 мкм.

Для описания рассеивающих свойств частицы со сложной формой, отличной от
сферы или длинного цилиндра, можно применить некоторые специальные процедуры,
например метод T-матриц [211, 212, 232]. Рассеивающие частицы сложной формы,
например сами клетки, можно моделировать как агрегаты сферических частиц.

Рассеивающие центры в биоткани имеют широкий диапазон размеров и тенден-
цию к образованию агрегатов сложной формы, напоминающих фрактальные объекты.
Функция асимметричного логарифмического распределения широко используется
в анализе размеров частиц как наиболее правдоподобная с точки зрения физического
обоснования. Функция асимметричного логарифмического распределения для объем-
ной доли частиц с диаметром 2a имеет вид [222]

η(2a) = FV

Cm
(2a)3−Df exp

[
−{ln (2a) − ln (2am)}2

2σ2

]
, (3.8)

где
Cm = σ

√
2π (2am)4−Df exp

[
(4−Df)

2σ2

2

]
— нормирующий множитель;

FV =
∞∫

0

η(2a) d(2a)

— полная объемная доля частиц, а величины 2am и σ определяют центр и ширину
распределения соответственно; Df — фрактальная (объемная) размерность.

В пределе бесконечно широкого распределения частиц по размерам

η(2a) ≈ (2a)3−Df. (3.9)

Для 3 < Df < 4 это степенное соотношение описывает зависимость объемных
долей субъединиц идеального массового фрактала от их диаметра 2a. Эти распре-
деления размеров дополняют распределения, описываемые формулами (3.6) и (3.7),
и позволяют учесть фрактальные свойства биотканей.

Рассеивающие элементы эпидермального слоя кожи также обладают логарифми-
чески-нормальным распределением по размерам, в то время как пространственные
флуктуации показателя преломления плотных фиброзных биотканей, таких как дер-
ма, и многих других биотканей подчиняются степенному закону [107, 231].
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3.4. Пространственная упорядоченность частиц

Ансамбль дискретных частиц характеризуется плотностью упаковки или, дру-
гими словами, долей объема, занимаемой частицами. Очевидно, что в дополнение
к размеру частиц их объемная доля также существенна для оптических свойств
ансамбля из-за влияния на распределение показателя преломления (см. соотноше-
ния (3.1)–(3.5)), оптическую анизотропию (см. соотношения (2.2) и (2.3)) и другие
структурные характеристики. Объемная доля частиц, содержащихся в конкретной
биоткани, может быть найдена экспериментально с использованием электронных
изображений ее тонких срезов. Оценка доли объема, занимаемой рассеивающими
частицами, может быть также получена путем взвешивания нативной биоткани и ее
сухого остатка.

Доля объема, занятая частицами в таких биотканях, как мышцы, роговица,
склера и хрусталик глаза, составляет от 20 до 40%. Цельная кровь обычно содержит
(4–5) · 106 эритроцитов, (4–9) · 103 лейкоцитов и (2–3) · 105 тромбоцитов в 1 мм3.
Клетки занимают 35–45% объема крови. Объемная доля f эритроцитов в крови
называется гематокритом и обозначается Hct. Для нормальной крови Hct = 0,4.
Оставшиеся 60% объема крови занимает, в основном, плазма — чрезвычайно про-
зрачный водный раствор солей.

Большинство биотканей имеют в своем составе клеточные и субклеточные струк-
туры, расположенные близко друг к другу. Вообще говоря, в плотно упакованных
структурах может проявляться коррелированное рассеяние — эффект, наблюдаемый,
например, в строме роговицы глаза [63, 129, 644, 645, 647, 648]. Роговица образована
отдельными коллагеновыми волокнами, которые плотно упакованы параллельно друг
другу в тонкой пластинке. Если бы каждое волокно в пластинке рассеивало свет
независимо, сечение рассеяния пластинки было бы произведением сечения рассеяния
отдельного волокна и числа волокон в пластинке. Если бы все волокна роговицы
рассеивали свет независимо, роговица рассеивала бы 90% падающего на нее света
и мы не видели бы практически ничего. Однако волокна рассеивают не независимо,
и эффектами когерентного рассеяния (интерференции) нельзя пренебречь. Соответ-
ственно этому, можно наблюдать и коррелированные поляризационные эффекты [63,
129, 647–650]. Например, в суспензиях сферических частиц, по мере того как
концентрация частиц превосходит значения, при которых рассеяние можно считать
независимым, степень поляризации начинает увеличиваться, а не уменьшаться с ро-
стом концентрации частиц [649, 650].

Таким образом, пространственная организация частиц, образующих биоткань, иг-
рает существенную роль в распространении света. Как упоминалось выше, при очень
малых плотностях упаковки имеет место некогерентное рассеяние независимыми
частицами. Если доля объема, занимаемая частицами, равна или больше 0,01–0,1,
появляются когерентные концентрационные эффекты. Концентрация рассеивающих
частиц в большинстве биотканей такова, что расстояния между отдельными части-
цами сравнимы с размерами самих частиц. Если распределение частиц по размерам
достаточно узкое, то плотная упаковка вносит в расположение частиц определенную
степень упорядоченности.

Пространственная упорядоченность исключительно важна для оптических тканей
глаза роговицы, хрусталика и стекловидного тела [63, 64, 129, 615, 644, 645,
647, 648]. Пространственный порядок в той или иной степени присущ и другим
биотканям, в частности таким как сухожилие, хрящ, твердая мозговая оболочка
(dura mater), кожа и мышцы. Высокая степень упорядоченности плотно упакован-
ных рассеивающих свет частиц гарантирует прозрачность роговицы и хрусталика
глаза. Эти тканевые структуры со статистически упорядоченными периодическими
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изменениями показателя преломления с масштабом порядка длины волны, как у фо-
тонных кристаллов [652], в одних спектральных областях демонстрируют высокое
пропускание, а в других — полосы, в которых распространение электромагнитных
волн запрещено. Положение и глубина этих полос зависит от размера, показателя
преломления и пространственной упорядоченности рассеивающих частиц.

Для учета эффектов корреляции между частицами, что важно в системах с объ-
емной долей рассеивающих частиц выше 1–10% (в зависимости от размера частиц),
коэффициент упаковки среды, заполненной частицами различной формы с объемной
долей fs, выражается следующей формулой [214]:

ωp = (1− fs)
p+1

[1 + fs(p− 1)]p−1 , (3.10)

где p — упаковочная размерность, описывающая скорость, с которой пустое про-
странство между частицами сокращается по мере роста полной плотности числа
частиц. Упаковка сферических частиц хорошо описывается упаковочной размерно-
стью p = 3. Упаковка частиц в виде плоских листов или стержней характеризуется
размерностями, приближающимися к 1 и 2 соответственно. Элементы биоткани име-
ют все эти формы и могут одновременно проявлять цилиндрическую и сферическую
симметрию, поэтому упаковочная размерность может принимать любые значения
между 1 и 5. При расчете оптических коэффициентов для высокой концентрации
частиц распределение по размерам η(2a) (формулы (3.6)–(3.9)) следует заменить на
распределение с поправкой на учет корреляции [222]:

η′(2a) = [1− η(2a)]p+1

[1 + η(2a)(p− 1)]p−1 η(2a). (3.11)

Большинство наблюдаемых рассеивающих свойств мягких биотканей описывается
в рамках данной модели, когда биоткань рассматривается как набор рассеивающих
частиц, объемные доли которых подчиняются асимметричному логарифмически-нор-
мальному распределению, модифицированному коэффициентом упаковки для учета
коррелированного рассеяния света плотно упакованными частицами [222].

3.5. Рассеяние системами плотно упакованных частиц

Пространственная корреляция отдельных рассеивателей приводит к необходимо-
сти рассматривать интерференцию многократно рассеянных волн. Вторичное излуче-
ние света частицами в плотно упакованной дисперсной системе приводит к отличию
эффективного оптического поля в среде от падающего. В этих условиях статистиче-
ская теория многократного рассеяния волн представляется наиболее подходящей для
описания коллективного взаимодействия между ансамблем частиц и электромагнит-
ным излучением [75, 654, 754].

Строгая теория многократного рассеяния волн строится на основе фундамен-
тальных дифференциальных уравнений для полей с последующим статистическим
рассмотрением [75]. Полное поле E(r) в точке r есть сумма поля падающей волны
Ei (r) и рассеянных волн от всех частиц с соответствующими фазами,

E (r) = Ei (r) +
N∑

j=1

Es
j (r), (3.12)

где Es
j (r) — поле, рассеянное j-й частицей. Поле, рассеянное j-й частицей, опреде-

ляется параметрами этой частицы и эффективным полем, действующим на нее.

5 В. В. Тучин
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Тверски вывел замкнутую систему интегральных уравнений, описывающих про-
цесс многократного рассеяния [755]. Строгое решение этой задачи в общем виде,
однако, еще не найдено. В существующих расчетах используются различные при-
ближения для усреднения уравнения (3.12) по статистическому ансамблю частиц.
Например, квази-кристаллическое приближение, предложенное для плотно упако-
ванных сред Лаксом [756], эффективно используется в оптике биотканей [654].
Усреднение уравнения (3.12) по статистическому ансамблю частиц приводит к бес-
конечной системе уравнений, которая обрывается на втором шаге путем применения
квазикристаллического приближения. Полученная замкнутая система уравнений для
эффективного поля сводится к системе линейных уравнений путем разложения по
векторным сферическим или цилиндрическим гармоникам. Явные выражения для
коэффициентов разложения включают радиальные функции распределения, а также
коэффициенты Ми для отдельной частицы [757, 758]. Равенство нулю детерминанта
этой системы линейных уравнений дает дисперсионное соотношение для эффек-
тивной постоянной распространения keff данной среды [759]. Для систем частиц,
размеры которых малы по сравнению с длиной волны, выражение для keff, полученное
таким образом, имеет вид [654, 757]

k2eff = k2 + 3fy
D

k2
[
1 + i

2
3
k2a2y

D
S3(θ = 0)

]
, (3.13)

где

y = n2
1 − n2

0

n2
1 + 2n2

0

, D = 1− fy, S3 (θ = 0) = 1
1−H3

, H3 = −24f
(
α

3
+ β

4
+ δ

6

)
,

(3.14)
f — доля объема, занятая частицами радиуса a с показателем преломления n1,
а величины α, β, и δ определяются в соответствии с приближением твердых сфер:

α = (1 + 2f)2

(1− f)4
, β = −6f (1 + 0,5f)2

(1− f)4
, δ = 1

2
f

(1 + 2f)2

(1− f)4
. (3.15)

Рассчитанный эффективный показатель преломления [654]

neff = n′
eff + in′′

eff (3.16)

является комплексной величиной, даже если частицы и окружающее их вещество
не обладают собственным поглощением. Мнимая часть эффективного показателя
преломления n′′

eff описывает уменьшение энергии падающей плоской волны из-за
рассеяния во всех направлениях. Коэффициент пропускания слоя толщины z опре-
деляется выражением

T = exp
(
−4π
λ
n′′
effz
)
. (3.17)

Величина
4π
λ
n′′
eff представляет собой коэффициент экстинкции μt. Для рассматри-

ваемых систем значение мнимой части эффективного показателя преломления растет
с увеличением частоты и немонотонно зависит от концентрации частиц в слое.
В результате коэффициент пропускания дисперсного слоя при малых значениях
концентрации частиц убывает с ее ростом, а начиная с объемной плотности частиц
f ≈ 0,1 растет, и имеет место так называемый эффект «просветления». Действи-
тельная часть эффективного показателя преломления в данном приближении не
зависит существенно от длины волны и меняется монотонно с ростом концентрации
частиц, приближаясь к их собственному показателю преломления. Ближний порядок
в расположении рассеивающих частиц при большой их концентрации не только
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обеспечивает условия для проявления интерференции вторичных рассеянных волн,
но также меняет режим распространения многократно рассеянного света [760]. Это
может сопровождаться так называемыми концентрационными эффектами просветле-
ния и затемнения.

Оптическая мягкость (слабая рефракция) частиц, составляющих биоткани, дает
возможность использовать при вычислениях разложение по кратности рассеяния
с ограничением низшими порядками. В работе [761] было получено выражение для
эффективного показателя преломления роговицы глаза, моделируемой системой ци-
линдрических рассеивателей, в виде разложения по кратности рассеяния и эффекты
поляризационной анизотропии анализировались по вкладу двукратного рассеяния.

Используя теорию многократного рассеяния, Тверски [762] удалось вывести при-
ближенные выражения для коэффициентов поглощения μa и рассеяния μs, описыва-
ющих распространение света в крови. Гематокрит крови Hct связан с концентрацией
эритроцитов ρ и объемом эритроцита Ve следующим отношением [275, 762]

ρ = Hct
Ve
. (3.18)

Тогда коэффициент поглощения оказывается равным:

μa = Hct
Ve

σa. (3.19)

Для достаточно малых значений Hct (Hct < 0,2) коэффициент рассеяния дается вы-
ражением

μs = Hct
Ve

σs. (3.20)

Для Hct > 0,5 частицы становятся плотно упакованными, а среда — почти
однородной. В этом случае кровь можно считать однородной средой, содержащей
гемоглобин, в которую погружены рассеивающие частицы, образованные окружа-
ющей эритроциты плазмой. В пределе, Hct → 1, «плазменные частицы» исчезают,
и коэффициент рассеяния должен стремиться к нулю. Это приводит к следующему
приближенному выражению для μs [275, 763]:

μs ≈ Hct(1−Hct)
Ve

σs, (3.21)

где коэффициент (1 − Hct) отвечает за подавление рассеяния при Hct → 1. Одна-
ко абсолютно плотная упаковка (Hct = 1) реально не достижима; например, для
приближения твердых сфер Hct не может превышать 0,64. С учетом этого факта
и физиологических условий необходимо описывать влияние упаковки клеток на
рассеяние света более сложной функцией

μs = Hct
Ve

σsF (Hct), (3.22)

где функция упаковки F (Hct) учитывает физиологические условия для эритроцитов,
в частности деформируемость клеток при высоких концентрациях.

Хотя теория рассеяния волн Тверски [755, 762] разумно согласуется с данными
измерений оптической плотности для слоя цельной крови [763], однако для оцен-
ки входящих в уравнения Тверски параметров необходимо использовать технику
подгонки кривых. Эта теория также не описывает пространственное распределение
отраженного и прошедшего света и потому не позволяет использовать ее при других
взаимных расположениях источника и приемника, кроме как на одной оптической
оси. Напротив, теория переноса излучения, обсуждавшаяся выше, в частности ее

5*
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упрощенное диффузионное приближение, преодолевает эти ограничения теории рас-
сеяния волн, однако для ее применения к описанию плотно упакованных биотканей
необходимо учитывать эффекты взаимодействия частиц и распределения их по раз-
мерам. Комбинацию с другими теориями, описывающими взаимодействие частиц,
а также использование эмпирических данных можно рассматривать как плодотвор-
ный и практичный подход к моделированию оптических свойств биотканей.

Например, при расчетах в рамках диффузионной теории Штайнке и Шеферд [763]
скорректировали зависимость коэффициента рассеяния μs для тонкого слоя крови от
гематокрита (3.21) и взяли ее в виде

μs ≈ Hct
Ve

σs(1−Hct)(1,4−Hct). (3.23)

На основе сочетания фотонно-диффузионной теории с представлением биоткани
как системы частиц была разработана микрооптическая модель, объясняющая боль-
шинство наблюдаемых свойств рассеяния мягких биотканей [222]. В этой модели
биоткань рассматривается как набор рассеивающих частиц, объемные доли которых
подчиняются асимметричному логарифмически-нормальному распределению, моди-
фицированному упаковочным множителем p для учета коррелированного рассеяния
света плотно упакованными частицами (см. формулы (3.8), (3.9) и (3.11)). Предпо-
лагая, что волны, рассеянные отдельными частицами в тонком слое моделируемой
биоткани складываются случайно, можно аппроксимировать объемный коэффициент
рассеяния суммой коэффициентов рассеяния частиц данного диаметра, а именно

μs =
Np∑
i=1

μs(2ai), (3.24)

где
μs(2ai) = η(2ai)

vi
σs(2ai), (3.25)

Np — число групп частиц с разными диаметрами; η(2ai) — объемная доля частиц
с диаметром 2ai (см. формулы (3.8), (3.9) и (3.11)); σs (2ai) — сечение рассеяния
отдельной частицы диаметра 2ai и объема νi. Усредненная по объему фазовая
функция p(θ) (и параметр анизотропии рассеяния g) слоя биоткани есть взвешенная
сумма угловых функций рассеяния pi(θ) (и параметров анизотропии gi) отдельных
частиц, где в качестве весовых множителей берутся соответствующие коэффициенты
рассеяния:

p(θ) =

Np∑
i=1

μs(2ai)pi(θ)

Np∑
i=1

μs(2ai)

; (3.26)

g =

Np∑
i=1

μs(2ai)gi(2ai)

Np∑
i=1

μs(2ai)

. (3.27)

Приведенный коэффициент рассеяния, определяется как обычно, μ′
s = μs(1− g ).

Усредненный по объему коэффициент рассеяния назад можно определить как сумму
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сечений частиц с весовыми множителями, в качестве которых берутся значения
угловых функций рассеяния при 180◦,

μb =
Np∑
i=1

η(2ai)

vi
σs(2ai)pi(180◦). (3.28)

Произведение μb (см−1 · ср−1) и толщины слоя биоткани дает отраженную долю
падающей плотности энергии на единицу телесного угла в направлении, противопо-
ложном направлению падающего света.

Расчет по данной модели с применением теории Ми к ансамблю сфер с широким
разбросом диаметров дал набор параметров распределения и упаковки частиц: объем-
ную фрактальную размерность Df = 3,7, средний показатель преломления основной
среды биоткани n0 = 1,352, средний показатель преломления рассеивающих частиц
ns = 1,420, полную объемную долю частиц Fν = 0,2, центр распределения частиц
по размерам 2am = 1,13 мкм, ширину этого распределения σ = 2 мкм и коэффициент
упаковки p = 3 (см. формулы (3.3), (3.8)–(3.11)), которые приводят к статистически
достоверным оценкам коэффициентов рассеяния и параметров анизотропии рассея-
ния типичных мягких биотканей. В табл. 3.1 приведены величины коэффициентов μs,
μ′
s, μb и параметра g на трех длинах волн (633, 800 и 1300 нм), рассчитанные

в рамках этой модели для соединительной биоткани, содержащей различные доли
сухого веса волокон (ff = 0,03; 0,3 и 0,7). В целом эти расчеты хорошо согласуются
с данными экспериментальных исследований оптических параметров мягких биотка-
ней in vitro и даже in vivo.

Т а б л иц а 3.1
Оптические коэффициенты модельной биологической ткани с тремя различными весовыми

долями сухого волокна (ff), при фрактальной (объемной) размерности Df = 3,7 [222]

Длина волны, нм 633 800 1300

ff 0,03 0,3 0,7 0,03 0,3 0,7 0,03 0,3 0,7

μs (см−1) 105 224 402 69 146 274 29 63 119

μ′
s (см

−1) 8,0 20 45 5,7 14 32 3,0 7,5 16,5

μb (см−1 · ср−1) 0,8 2,2 5,0 0,5 1,3 3,1 0,3 0,9 2,0

g 0,92 0,91 0,89 0,92 0,90 0,88 0,90 0,88 0,86

При условии, что ансамбль рассеивающих частиц имеет широкое распределение
по размерам, рассмотренная модель [222] достаточно полно описывает оптические
свойства сильнорассеивающих биотканей, а именно: 1) объемная доля частиц и их
показатель преломления определяют верхнюю и нижнюю границы для величины
коэффициента рассеяния; 2) коэффициент рассеяния убывает с длиной волны при-
мерно как μs ∼ λ2−Df при 600 � λ � 1400 нм, где Df — ограничивающая фрактальная
размерность; 3) частицы в биоткани с диаметрами между λ/4 и λ/2 являются
основными источниками рассеяния назад, а частицы, ответственные за наибольшую
экстинкцию света, рассеянного вперед, имеют диаметр между 3λ и 4λ.

Как следует из работы [107], фрактальная размерность Df сильно зависит от
того, как проводится дискретизация непрерывного распределения частиц по разме-
рам. В модели десяти сфер Шмитта и Кумара [222] была получена фрактальная
размерность 3 < Df < 4. Это отличается от описанной Вангом [107] модели сфер,
размер которых менялся от 5 нм до 30000 нм с шагом 5 нм, где диапазон фрактальной
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размерности был определен как 4 < Df < 5. В модели Ванга коэффициент рассеяния
убывает с длиной волны как μs ∼ λ3−Df при 600 � λ � 1500 нм; следовательно,
обе модели дают одинаковый степенной закон зависимости коэффициента рассеяния
от длины волны, лежащий между μs ∼ λ−1 и μs ∼ λ−2. Величина коэффициента
рассеяния возрастет с уменьшением фрактальной размерности, поскольку более
крупные частицы, имеющие большие сечения рассеяния, дают относительно больший
вклад в полное сечение рассеяния среды. Модель Ванга также подтверждает то,
что частицы с диаметрами между λ/4 и λ/2 доминируют в рассеянии назад, но,
по сравнению с моделью Шмитта и Кумара, она предсказывает более широкий
разброс рассеивающих частиц по диаметрам, для которого характерна наибольшая
экстинкция, а именно между λ и 10λ.

Приведенный коэффициент рассеяния убывает с ростом длины волны в соот-
ветствии со степенным законом, что было продемонстрировано экспериментально
для нормальной, обезвоженной и коагулированной аорты человека in vitro, а имен-
но [764, 765]

μ′
s ∝ λ−h. (3.29)

Экспериментальные данные для нормальных (контрольных) и нагреваемых об-
разцов аорты человека представлены в табл. 3.2. При прямом нагреве (100 ◦C)
наблюдалось уменьшение h от 1,38 для образца биоткани в норме до 1,06 для
нагретой. Исследование in vitro кожи крысы, пропитанной глицерином, также под-
твердило степенную зависимость приведенного коэффициента рассеяния от длины
волны в диапазоне 500–1200 нм с h = 1,12 для кожи в норме с последующим
уменьшением h по мере выдержки в глицерине (главным образом, за счет эффекта
дегидратации) [766]. Значения h составляли 1,09 через 5 мин, 0,85 через 10 мин,
0,52 через 20 мин и 0,9 для повторно гидратированного образца.

Т а б л иц а 3.2
Значения показателя h степенной зависимости приведенного коэффициента рассеяния от дли-
ны волны (см. уравнение (3.29)) и уровней значимости h по критерию Стьюдента для контроль-
ных и экспериментальных спектров приведенного коэффициента рассеяния (400–1300 нм) аор-

ты человека (в скобках приведены среднеквадратичные отклонения) [764, 765]

Условия hcontrol hexp Значимость, %

Дегидратация 1,15 (0,10) 1,22 (0,13) ∼ 15

Нагрев до 60 ◦C 1,21 (0,12) 1,28 (0,04) ∼ 25

Нагрев до 70 ◦C 1,30 (0,01) 1,10 (0,10) < 5

Нагрев до 100 ◦C (прямой
нагрев) 1,38 (0,11) 1,06 (0,07) < 5

Нагрев до 100 ◦C
(в металлической фольге) 1,26 (0,08) 1,03 (0,05) < 5

Измерения in vivo рассеяния назад для кожи человека и нижележащих биотканей
также продемонстрировали степенной закон зависимости приведенного коэффициен-
та рассеяния от длины волны [767]:

μ′
s = qλ−h (см−1, λ в микрометрах). (3.30)

В частности, для спектров отражения от предплечья человека в диапазоне длин
волн 700–900 нм постоянные q и h оказались равными 5,50 ± 0,11 и 1,11 ± 0,08
соответственно. Из теории Ми следует, что показатель степени h связан со средним
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размером рассеивающих частиц — эквивалентным радиусом Ми aM. Определив h,
можно найти радиус из соотношений [767]

h = −1109,5a3M + 341,67a2M − 9,36961aM − 3,9359 (aM < 0,23 мкм), (3.31)

h = 23,909a3M − 37,218a2M + 19,534aM − 3,965 (0,23 < aM < 0,60 мкм). (3.32)

Эти соотношения были записаны для показателя преломления частиц относи-
тельно окружающей среды m = 1,037. Измеренная in vivo постоянная h = 1,11
приводит к значению aM в 0,30 мкм, что примерно в 2 раза меньше, чем средний
радиус (0,57 мкм), использованный в обсуждавшейся выше модели упакованных
сфер с большим разбросом размеров [222].

3.6. Оптические свойства тканей глаза

3.6.1. Оптические модели
3.6.1.1. Структура тканей глаза. Здоровые биоткани передней камеры глаза

человека (см. рис. 3.2, цветная вклейка) (например, роговица и хрусталик) в вы-
сокой степени прозрачны для видимого света из-за их упорядоченной структуры
и отсутствия сильно поглощающих хромофоров. Важной особенностью распростра-
нения света в тканях глаза является рассеяние. Размеры рассеивающих элементов
и расстояние между ними меньше или сравнимы с длиной волны видимого света,
а относительный показатель преломления невелик (оптически «мягкие» частицы).
Типичные модели тканей глаза представляют собой длинные круглые диэлектриче-
ские цилиндры (коллагеновые волокна роговицы и склеры), имеющие показатель
преломления ns; они хаотично или квазиупорядоченно (склера, помутневший хруста-
лик) или регулярно (прозрачная роговица и хрусталик) распределены в изотропном
базовом веществе с показателем преломления n0 < ns [3, 10, 24, 61, 63, 64, 77,
129, 238, 609, 611, 614, 615, 644, 645, 647, 648, 651, 652, 768–801]. Благодаря
малости сечений рассеяния (оптически «мягкие» частицы), анализ рассеяния света
в тканях глаза часто можно провести с использованием простой модели однократного
рассеяния.

Рассмотрим вначале более детально структуру роговицы и склеры как примеры
биотканей с различным распределением рассеивающих частиц по размерам и различ-
ной степенью их пространственного упорядочения [3, 129, 644, 768–780]. Роговица
представляет собой передний отдел фиброзной капсулы глаза, ее диаметр около
10 мм. Склера — мутная непрозрачная биоткань, которая покрывает около 80% глаза
и служит защитной оболочкой, которая вместе с роговицей обеспечивает противодей-
ствие внутренним и внешним силам и сохранение формы глаза. Обе биоткани состоят
из коллагеновых волокон, погруженных в базовое вещество [644, 768–773, 777–780].
Волокна имеют форму цилиндра. Отдельные волокна сгруппированы в пучки, имею-
щие вид тонких пластинок. Внутри каждой пластинки все волокна примерно парал-
лельны друг другу и плоскости пластинки. Волокна и образованные ими пластинки
погружены в аморфное базовое (интерстициальное) вещество, содержащее воду,
глюкозаминогликаны, белки, протеогликаны и различные соли. Глюкозаминоглика-
ны играют ключевую роль в регуляции структуирования ансамбля коллагеновых
волокон, а также в проницаемости биоткани для воды и других молекул [779].
Показатели преломления волокон и базового вещества заметно различаются.

Структурные элементы, обеспечивающие поддержание нужной кривизны рогови-
цы, выдерживающей внутриглазное давление (14–18 мм рт. ст.), расположены внутри
слоя ее стромы, который составляет 0,9 толщины роговицы [644, 645, 657, 770,
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774–776]. Строма состоит из нескольких сотен уложенных друг на друга слоев
пластинок (ламелей) (см рис. 3.3), которые различаются по ширине (0,5–250 мкм)
и толщине (0,2–0,5 мкм) в зависимости от области биоткани [770] (три соседние
пластинки показаны на рис. 3.4). Небольшое количество плоских клеток (кератоци-
тов) рассеяно между пластинками, занимая всего лишь 0,03–0,05 объема стромы.
Каждая пластинка состоит из набора параллельных коллагеновых волокон. Средняя
толщина роговицы человека составляет 0,52 мм.

Рис. 3.3. Схематическая иллюстрация пластинчатой организации стромы роговицы глаза.
На схеме также показано, как кератоциты расположены между пластинками [645]

Хотя диаметры волокон роговицы варьируют от 25 до 39 нм у различных мле-
копитающих, волокна практически одинаковы по диаметру у каждого из них [770,
771, 779]. Расстояние между центрами волокон равно 45–65 нм; межмолекулярные
расстояния внутри волокон лежат в интервале 1,56–1,63 нм [771]. Волокна роговицы
человека имеют почти одинаковый диаметр 30,8± 0,8 нм и расположены с периодом,
близким к удвоенному диаметру, 55,3 ± 4,0 нм, и высокой степенью регулярности
в ориентации осей волокон друг относительно друга (см. рис. 3.4). Межмолекулярное
расстояние составляет 1,63± 0,10 нм [771]. Таким образом, строма имеет по крайней
мере три уровня структурной организации: пластинки, уложенные параллельно по-
верхности роговицы, фибриллярную структуру внутри каждой пластинки, состоящую
из тонких параллельных коллагеновых волокон одинакового диаметра, имеющих
определенный порядок расположения в пространстве, и внутреннюю молекулярную
структуру коллагена.

Склера состоит из трех слоев: эписклеры, стромы и супрахороида, или темной
пластинки (lamina fusca) [769]. Строма — наиболее толстый слой склеры. Толщина
склеры и упорядочение коллагеновых волокон меняется в зависимости от положения
(передняя часть, экваториальная область и область заднего полюса) и возраста.
В строме склеры коллагеновые волокна имеют широкий диапазон диаметров, от 25 до
230 нм (см. рис. 3.5) [770]. Средний диаметр коллагенового волокна постепенно рас-
тет примерно от 65 нм в наиболее глубоком слое до 125 нм в самом наружном [778];
среднее расстояние между центрами волокон составляет примерно 285 нм [780].
Межмолекулярное расстояние внутри волокон такое же, как в роговице; например,
в склере быка оно равно 1,61± 0,02 нм [779].

Волокна параллельным образом организованы в отдельные пучки, однако более
неупорядоченно, чем в роговице; более того, внутри каждого пучка группы во-
локон отделены друг от друга большими пустыми лакунами, случайным образом
распределенными в пространстве [770]. Коллагеновые пучки имеют широкий раз-
брос по ширине (от 1 до 50 мкм) и толщине (от 0,5 до 6 мкм) и демонстрируют
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Рис. 3.4. Коллагеновые волокна в роговице глаза человека имеют однородный диаметр и ориен-
тированы в одном направлении в пределах каждой пластинки [770]: K — кератоцит (× 32 000,

сканирующая электронная микроскопия)

тенденцию к росту ширины и толщины в направлении к более глубоким слоям. Эти
лентообразные структуры многократно пересекаются, а их длина может достигать
нескольких миллиметров [769]. Они пересекают друг друга во всех направлениях,
но остаются параллельными поверхности склеры. Эписклера имеет аналогичную
структуру, но с более случайно распределенными и менее компактными пучками, чем
у стромы. Супрахороид (темная пластинка) содержит большее количество пигментов,
в основном меланина, гранулы которых расположены между пучками. Сама склера
не содержит кровеносных сосудов, но имеет множество каналов, по которым артерии,
вены и нервы проходят внутрь глаза или обратно [769].

Толщина склеры неодинакова. Она толще в области заднего полюса (от 0,9 до
1,8 мм), самая тонкая на экваторе (от 0,3 до 0,9 мм) и от 0,5 до 0,8 мм в передней
части. Гидратация склеры человека порядка 68%. Около 75% ее сухого веса состав-
ляет коллаген, 10% — другие белки и 1% — мукополисахариды [769].

При разработке оптической модели биоткани, кроме формы, размеров и плотности
рассеивающих элементов (волокон) и толщины биоткани, важно иметь информацию
о показателе преломления компонентов. Следуя работам [238, 769, 771, 773], можно
оценить показатель преломления волокон роговицы и склеры (гидратированный
коллаген) nc с использованием формулы (3.2), которая была записана для среднего
показателя преломления биоткани nt:

nc = nt − (1− fc)nis

fc
, (3.33)

где fc — объемная доля гидратированного коллагена, а nis — показатель пре-
ломления интерстициальной жидкости. Показатели преломления, измеренные для
сухого коллагена роговицы и интерстициальной жидкости, равны ndryc = 1,547
и nis = 1,345–1,357 [644, 645, 647, 769, 771, 773]. Показатель преломления стромы



138 Гл. 3. Дискретные модели биологических тканей

Рис. 3.5. Коллагеновые волокна в склере глаза человека [770]. Коллагеновые волокна имеют
различные диаметры. Они намного больше, чем в роговице: Mf — микрофибрилла (× 18 000,

сканирующая электронная микроскопия)

роговицы, измеренный для многих образцов, составляет nt = 1,375 ± 0,005 [771].
Следовательно, для nis = 1,356 и fc = 0,32, что соответствует гидратации биоткани
76,2% и содержанию коллагена 61,3% сухого веса [771], на основании соотно-
шения (3.33) легко получить показатель преломления гидратированных волокон
nc = 1,415. Прямое измерение среднего показателя преломления склеры с использо-
ванием рефрактометра Аббе дает nt = 1,385± 0,005 для λ = 589 нм. Ввиду сходства
фиброзной природы роговицы и склеры можно ожидать, что при одинаковой гидра-
тации показатели преломления коллагена склеры и ее интерстициальной жидкости
будут равны этим же величинам в роговице. Для nt = 1,385, nis = 1,345 и fc = 0,31,
соответствующих гидратации биоткани 68% и содержанию коллагена 75% сухого
веса, из формулы (3.33) следует, что показатель преломления волокон склеры равен
nc = 1,474. Изменения nc и fc при гидратации можно оценить из измерений показа-
теля преломления и толщины коллагеновых пленок [802].

Хотя обе биоткани состоят из одинаковых молекулярных компонентов, они имеют
различные микроструктуры и, следовательно, очень разные физиологические функ-
ции. Роговица прозрачна, она пропускает более 90% падающего на нее света. Колла-
геновые волокна роговицы намного более однородны по размеру и расстоянию между
ними, чем у склеры, в результате чего степень пространственной упорядоченности
волокон в роговице намного выше, чем в склере. Склера непрозрачна для света, она
рассеивает почти все длины волн видимого света и поэтому выглядит белой.

Распространение света в плотно упакованной дисперсной системе можно ана-
лизировать с использованием радиальной функции распределения g (r), которая
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статистически описывает пространственное упорядочение частиц в системе. Функция
g (r) представляет собой отношение локальной плотности числа центов волокон на
расстоянии r от опорного волокна с r = 0 к объемной плотности числа центров
волокон [645]. Она выражает относительную вероятность нахождение двух центов
волокон, разделенных расстоянием r; таким образом, g (r) должна быть равна нулю
для значений r � 2a (a — радиус, ближе которого центры волокон не могут подходить
друг к другу из-за соприкосновения). Радиальная функция распределения рассеи-
вающих центров g (r) для конкретной биоткани может быть вычислена на основе
данных электронной микроскопии (см. рис. 3.4 и 3.5).

Метод экспериментального определения g (r) включает подсчет числа частиц,
расположенных на данном расстоянии от произвольно выбранной начальной частицы,
за которым следует статистическое усреднение по всему ансамблю. В двумерном
случае число частиц ΔN на расстоянии от r до r + Δr связано с функцией g (r)
следующим соотношением:

ΔN = 2πρg (r) rΔr, (3.34)

где ρ — среднее число частиц на единицу площади.
Радиальная функция распределения g (r) была впервые найдена для роговицы

кролика Фаррелом и др. [645]. На рис. 3.6 а показан типичный результат для одного
из участков роговицы, который был получен путем определения отношения локаль-
ной средней плотности центров как функции радиусов, взятой для 700 центров воло-
кон. Функция g (r) = 0 для r � 25 нм, что согласуется с радиусом волокна 14± 2 нм.
Первый пик распределения дает наиболее вероятное расстояние между волокнами,
составляющее примерно 50 нм. Значение g (r) равно единице для r � 170 нм, что
отражает тот факт, что положения волокон коррелированны только для нескольких
ближайших соседей. Следовательно, в системе существует только так называемый
ближний порядок.

Рис. 3.6. Гистограммы функции радиального распределения g (r), полученные из электронных
микрофотографий роговицы кролика (а) [645] и склеры человека (б) [651, 791]

Аналогичные расчеты для нескольких участков склеры глаза человека [651, 791]
проиллюстрированы на рис. 3.6 б. Были обработаны электронные микрофотографии
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из работы [770], усредненные для 100 центров волокон (см. рис. 3.5). Функция
g (r) для склеры была получена на основе пространственного распределения центров
волокон в пренебрежении разброса их диаметров. Некоторые флуктуации кривой
обусловлены малым объемом выборки для статистического усреднения. Полученные
результаты свидетельствуют о наличии ближнего порядка также и в склере, хотя
степень упорядоченности менее выражена, чем в роговице. Функция g (r) = 0 для
r � 100 нм, что согласуется со средним диаметром волокна ≈ 100 нм, полученным из
электронной микрофотографии (см. рис. 3.5) [770]. Первый пик в распределении дает
наиболее вероятное расстояние между волокнами, составляющее примерно 285 нм.
Значение g (r) равно единице для r � 750 нм, что отражает наличие ближнего
порядка в системе рассеивателей. Ближний порядок характеризуется отношением
этого специфического расстояния (длины пространственной корреляции) к наиболее
вероятному расстоянию между частицами, 750/285 ≈ 2,7, что меньше аналогичного
отношения для роговицы, 170/50 = 3,4.

Флуктуации пространственной плотности (показателя преломления) биоткани
также можно проанализировать, раскладывая двумерные профили вариаций показа-
теля преломления на фурье-составляющие, что дает основу для детального и коли-
чественного описания микроструктуры [772, 780]. Эти фурье-составляющие пред-
ставляют преобладающую частоту пространственных флуктуаций и структурного
упорядочения. Сравнительное исследование роговицы и склеры глаза человека этим
методом также показали, что роговице присущи намного меньшее среднее рассто-
яние между волокнами и более высокая степень упорядоченности по сравнению со
склерой.

Хрусталик глаза также представляет собой пример биоткани, для которой ближ-
ний пространственный порядок имеет принципиальную важность. Благодаря свое-
му высокому показателю преломления и прозрачности хрусталик фокусирует свет
и формирует изображение на сетчатке (см. рис. 3.2). Материал хрусталика обладает
определенной вязкостью, что дает возможность менять радиус кривизны и фокус-
ное расстояние хрусталика за счет действия аккомодационных мышц. Здоровый
хрусталик человека представляет собой когерентную (упорядоченную) структуру,
содержащую 60% воды и 38% белковых молекул [782–790]. Хрусталик состоит
из множества волоконных клеток. Преобладающими сухими компонентами хруста-
лика млекопитающих являются три вида структурных белков, называемых α-, β-
и γ-кристаллинами, их общий вес отвечает за 33% полного веса хрусталика [793].
Хрусталик растет в течение жизни и вдобавок претерпевает различные биохимиче-
ские изменения с возрастом. Эти изменения включают возможность формирования
возрастной катаракты, ведущей к резкому увеличению рассеяния света и окраски
и, в конце концов, к непрозрачности хрусталика. Фотоокисление белков хрусталика
при постоянном действии УФ, УФА или видимого света приводит к возникновению
окисленных форм этих белков, образующих поперечные связи с другими белками,
вызывая формирование очагов непрозрачности или пигментов [794]. При импульсном
или непрерывном УФА излучении возможна также агрегация кристаллинов через
бимолекулярное взаимодействие фотоактивированных молекул белка [799–801].

Рассеяние света обусловлено случайными флуктуациями показателя преломле-
ния. Это могут быть флуктуации плотности или анизотропии [64, 609, 613, 614,
621, 782, 784, 788]. Флуктуации показателя преломления, связанные с изменениями
плотности, могут возникать из-за 1) агрегации белков хрусталика, 2) разделения
микрофаз (катаракта, индуцированная холодом), 3) синерезиса (явления, при кото-
ром вода в слое гидратации белков хрусталика переходит из связанного в свобод-
ное состояние, что увеличивает разность показателей преломления между белками
хрусталика и межтканевой жидкостью). Анализ рассеяния поляризованного света
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хрусталиком человека с катарактой показал, что от 15 до 30% мутности возникает
из-за флуктуаций оптической анизотропии.

Прозрачность хрусталика глаза можно объяснить ближним порядком в структуре
упаковки белков хрусталика. Эта идея была впервые предложена Бенедеком [794].
Главную роль среди белков хрусталика играет растворимый в воде α-кристаллин,
имеющий форму, близкую к сферической с диаметром примерно 17 нм. Исследования
прозрачности хрусталика, двулучепреломления и оптической активности важны для
ранней диагностики катаракты [704, 782–790, 793–798].

Типы деструкции волоконных клеток, связанные с образованием катаракты,
включают межклеточные глобулы, кластеры глобул, вакуоли, содержимое которых
полностью или частично удалено, кластеры сильно закрученных клеточных мембран
и неправильной формы области высокой или низкой плотности [790]. Эти объекты,
близкие к сферическим по форме и вариабельные по размерам (часто в диапазоне от
100 до 250 нм), создают потенциальные центры рассеяния.

Оптические модели тканей глаза имеют следующие специфические черты:
— оптическая неоднородность порождает рассеяние света;
— среднее расстояние между рассеивающими элементами и их размеры меньше

длины волны или сравнимы с ней;
— рассеивающие частицы оптически «мягкие», т. е. показатель преломления их

материала ns близок к показателю преломления базового (интерстициального) веще-
ства n0 (ns � n0);

— в основной массе случаев поглощение мало;
— прозрачные биоткани имеют приблизительно монодисперсную и упорядочен-

ную структуру.
Основные структурные характеристики тканей глаза человека собраны в табл. 3.3.

Т а б л иц а 3.3
Структурные и оптические свойства тканей глаза человека (показатель преломления базового

вещества n0 = 1,345)

Ткань Модель Толщина
ткани, мм

Диаметр
рассеива-
телей, нм

Показа-
тель пре-
ломления
рассеива-
телей, ns

Кратность
рассеяния

Роговица

Монодисперсная система
регулярно уложенных

длинных диэлектрических
цилиндров

0,46–0,52 30,8±0,8 1,470
Однократное

или
малократное

Склера

Полидисперсная система
случайно уложенных

длинных диэлектрических
цилиндров

0,3–1,8 25–230 1,474 Многократ-
ное

Хрусталик
в норме

Монодисперсная система
регулярно уложенных
диэлектрических шаров

5,0 от 20
до 200 1,380

Однократное
или

малократное

Катаракта
хрусталика

Двухфазная система
случайно уложенных

диэлектрических шаров
5,0 от 200

до 2000 1,40–1,48
Малократное

или
многократное
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3.6.1.2. Упорядоченность структуры тканей глаза. Существует определен-
ная корреляция между волнами, рассеянными соседними частицами в плотно упа-
кованной среде, которая имеет характерный размер порядка длины волны. Следова-
тельно, необходимо суммировать рассеянные волны с учетом фазовых соотношений
между ними. Интерференционные взаимодействия могут приводить к существенным
изменениям полной интенсивности рассеянного света, угловой зависимости или по-
ляризационных характеристик рассеянного света по сравнению с этими величинами
для системы невзаимодействующих частиц.

Для описания рассеяния света в коррелированной дисперсной системе мы бу-
дем использовать радиальную функцию распределения g (r), которая является ста-
тистической характеристикой пространственного расположения рассеивающих ча-
стиц [129, 645] (см. рис. 3.6). Рассмотрим N сферических частиц в конечном объеме.
Парная функция распределения gij(r) пропорциональна условной вероятности найти
частицу типа j на расстоянии r от начала координат при условии, что в нем
находится частица типа i (рис. 3.7) [803]. В модели непроникающих друг в друга
(твердых) сфер силы взаимодействия между частицами равны нулю, за исключением
сил, препятствующих проникновению сфер друг в друга при соприкосновении.

Рис. 3.7. Диаграмма функции радиального распределения g (r), пропорциональной вероят-
ности смещения частицы на некоторое расстояние r от произвольно фиксированной части-

цы [651, 791]

Расположение частиц в плотно упакованной системе не вполне случайно. По
мере того как плотность рассеивающих центров растет, а ширина их распределения
по размерам убывает, начинает наблюдаться ближний порядок в их расположении.
В окрестности начала координат, радиус которой равен диаметру частицы, g (r) = 0,
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что указывает на взаимную непроницаемость частиц. Функция g (r) имеет несколько
максимумов, положение которых соответствует расстояниям до первой, второй и т. д.
соседней частицы. Ненулевые значения минимумов отражают распределение частиц
между различными координационными сферами. Очевидно, что корреляция между
парами частиц должна спадать с ростом r; поэтому lim

r→∞g (r) = 1. Функция g (r)
есть отношение локальной плотности числа рассеивающих центров на расстоянии r
от произвольного центра к объемной плотности числа частиц.

Среда, состоящая из N рассеивателей, рассматриваемая здесь, аналогична ан-
самблю смеси L типов частиц в статистической механике при описании посредством
задания положений частиц и их динамики с учетом сил взаимодействия между
частицами. Были проведены исследования по получению парной функции распре-
деления на основе различных приближенных теорий. Один из важных результатов
основан на приближении Перкуса–Йевика. В применении к модели твердых сфер
в трехмерном пространстве соответствующее уравнение имеет аналитическое ре-
шение. Для нахождения радиальной функции распределения также используется
метод Монте-Карло. Решение уравнения Орнстейна–Цернике для случая одного вида
частиц было получено Вертхаймом [804]. Для случая частиц двух видов решение
найдено в работе [805]. Для общего случая частиц L видов решение, основанное
на обобщенном методе Винера–Хопфа, получено Бакстером [806]. Полидисперсность
реальной системы аппроксимируется L-шаговой функцией распределения.

Для монодисперсных систем сферических частиц диаметра 2a, g (r) представля-
ется в приближении твердых сфер следующим образом [807]:

g (r) = 1 + 1
4πf

∞∫

0

H2
3 (z)

1−H3 (z)

sin zx

zx
z2 dz для x > 1, (3.35)

где x = r/2a,

H3 (z) = 24f

1∫

0

c3 (x) sin zx

zx
x2 dx, c3 (x) = −α− βx− δx3, (3.36)

α = (1 + 2f)2

(1− f)4
,β = −6f (1 + 0,5f)2

(1− f)4
, δ = 1

2
f

(1 + 2f)2

(1− f)4
, (3.37)

f — объемная доля частиц.
Рассмотрим рассеяние света системой N сферических частиц [654]. В общем

случае поле, действующее на частицу, отличается от поля падающей волны Ei,
поскольку оно также содержит полное поле соседних рассеивателей. В приближении
однократного рассеяния (борновском приближении) поле, действующее на частицу,
не отличается существенно от поля первоначальной волны. В случае, когда на части-
цу действует поле двукратного рассеяния, нужно брать сумму падающего поля и од-
нократно рассеянного поля и так далее [75]. Для прозрачных биотканей, состоящих
из оптически мягких регулярно упакованных частиц, использование приближения
однократного рассеяния дает вполне удовлетворительные результаты [10, 24, 63, 64,
77, 129, 199, 611, 614, 615, 645, 647, 648, 652, 773, 782, 784, 795, 796].

Поле, рассеянное частицей с центром в точке rj , отличается от поля, рассеянного
частицей, находящейся в начале координат, фазовым множителем, характеризующим
фазовый сдвиг волн. Разность фаз равна (2π/λ)(S0 − S1)rj , где S0 и S1 — единичные



144 Гл. 3. Дискретные модели биологических тканей

векторы в направлении падающей и рассеянной волн (см. рис. 2.3). Разность этих
векторов называется вектором рассеяния q:

q = 2π
λ

(S0 − S1). (3.38)

Учитывая, что модуль волнового вектора не меняется при упругом рассеянии,
модуль вектора рассеяния можно найти как:

|q| ≡ q = 4π
λ

sin (θ/2), (3.39)

где θ — угол между направлениями S0 и S1, т. е. угол рассеяния. Амплитуда волны,
рассеянной системой из N частиц, будет равна

Es =
N∑

j=1

Esj =
N∑

j=1

E0je
iqrj , (3.40)

где E0j — амплитуда волны, рассеянной изолированной частицей. Для заданной
реализации расположения N частиц в пространстве интенсивность однократного
рассеяния определяется выражением

I = |Es|2 =
N∑

j=1

E0j

N∑
i=1

E∗
0ie

iq(rj−ri). (3.41)

Для реальной системы регистрируется только средняя интенсивность рассеяния
ансамбля частиц, естественное усреднение обусловлено тепловым движением частиц,
конечным временем измерения и конечной площадью фотоприемника:

〈I〉 =
〈 N∑

j=1

N∑
i=1

E0jE
∗
0ie

iq(rj−ri)
〉
. (3.42)

Угловые скобки обозначают усреднение по всем возможным конфигурациям
расположения частиц системы. Это выражение представляет собой сумму двух
вкладов в интенсивность некогерентного рассеяния. Один определяет распределение
света в предположении отсутствия интерференции света, рассеянного различными
частицами. Другой член относится к интерференционному влиянию на структуру
светового поля и зависит от степени порядка в расположении частиц, которая ха-
рактеризуется радиальной функцией распределения g (r). Для анизотропной системы
идентичных сферических частиц можно записать [648]

〈I〉 = |E0|2NS3(θ), (3.43)

S3(θ) =
{
1 + 4πρ

R∫

0

r2 [g (r) − 1] sin qr

qr
dr

}
, (3.44)

где q определяется выражением (3.39), ρ — средняя плотность частиц, а R —
расстояние, для которого g (r) → 1. Величина S3(θ) представляет собой трехмерный
(3D) структурный фактор. Этот фактор описывает изменение угловой зависимости
интенсивности рассеянного света при высоких концентрациях частиц (рис. 3.8). При
аппроксимации ансамбля частиц в приближении твердых сфер, использованной для
вывода (3.44), структурный фактор определяется как

S3(θ) = 1
1−H3(q)

, (3.45)

где H3(q) определяется соотношением (3.36).
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Рис. 3.8. Структурный фактор (S3(θ) − 1) (формула (3.44)) как функция угла рассеяния θ
и радиуса частицы a; длина волны 633 нм; объемная доля f = 0,4; относительный показатель

преломления m = 1,105 (рассчитано И.Л. Максимовой)

Для малых концентраций частиц применимо приближение исключенного объема:
g (r) = 0 для r меньше диаметра частицы и g (r) = 1 на больших расстояниях. В этом
приближении структурный фактор для системы сферических частиц принимает вид,
впервые предложенный Дираком [654]:

S3(θ) = 1− fΦ (qa), (3.46)

где a — радиус частицы, а Φ(qa) — функция, определяемая следующей формулой:

Φ (qa) = 3 (sin qa− qa cos qa)

(qa)3
. (3.47)

Функция Φ(qa) модулирует угловую зависимость интенсивности рассеяния,
уменьшая ее значения при малых углах и генерируя диффузное кольцо при углах
рассеяния ∼ 10 град для размеров частиц, сравнимых с длиной волны.

Для случая бесконечно длинных одинаково ориентированных цилиндров ради-
уса a и света, падающего по нормали к их осям, двумерный структурный фактор
определяется в рамках приближения однократного рассеяния как:

S2 (θ) =
{
1 + 8πa2ρ

R∫

0

[g (r) − 1]J0
(
2πa
λ

r sin θ

2

)
dr

}
, (3.48)

где R — расстояние, для которого g (r) →1. Поскольку свет падает перпендикулярно
оси цилиндров, рассеянный свет распространяется только в направлении, перпенди-
кулярном оси.

Для очень малых концентраций частиц структурный фактор примерно единица,
а интенсивность рассеянного дисперсной системой света представляет собой сумму
вкладов от независимых рассеивателей. Для систем мелких оптически мягких частиц
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структурный фактор лишь слегка меняется как функция угла рассеяния. Следова-
тельно, взаимодействие частиц проявляется прежде всего в виде равномерного сни-
жения интенсивности рассеяния во всех направлениях для линейно поляризованного
и неполяризованного падающего света (см. рис. 3.9 и 3.10). Для систем крупных
частиц структурный фактор заметно меньше единицы только в области малых углов
рассеяния (см. рис. 3.11 и 3.12). Интерференционное взаимодействие рассеивателей
в некоторых угловых полосах снижает интенсивность рассеяния, а в других —
повышает по сравнению с распределением интенсивности от эквивалентного числа
невзаимодействующих частиц (рис. 3.12). В общем случае взаимодействие частиц

Рис. 3.9. Рассчитанные угловые зависимости интенсивности рассеяния для системы малых
сферических частиц радиусом 20 нм; падающая волна линейно поляризована параллельно (а)
или перпендикулярно (б) плоскости рассеяния; пунктирная линия — независимые части-
цы; длина волны 633 нм; объемная доля f = 0,1; относительный показатель преломления

m = 1,105 (рассчитано И.Л. Максимовой)

Рис. 3.10. Рассчитанные угловые зависимости интенсивности рассеяния для системы малых
сферических частиц радиусом 50 нм; падающая волна не поляризована; пунктирная линия —
независимые частицы; длина волны 633 нм; объемные доли f = 0,04 (а) и f = 0,1 (б);

относительный показатель преломления m = 1,105 [654]
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Рис. 3.11. Рассчитанные угловые зависимости интенсивности рассеяния для системы больших
сферических частиц радиусом 500 нм; падающая волна линейно поляризована параллельно (а)
или перпендикулярно (б) плоскости рассеяния; пунктирная линия — независимые части-
цы; длина волны 633 нм; объемная доля f = 0,4; относительный показатель преломления

m = 1,105 (рассчитано И.Л. Максимовой)

Рис. 3.12. Рассчитанные угловые зависимости интенсивности рассеяния для системы больших
сферических частиц радиусом 500 нм; падающая волна не поляризована; пунктирная линия —
независимые частицы; длина волны 633 нм; объемные доли f = 0,04 (а) и f = 0,4 (б);

относительный показатель преломления m = 1,105 [654]

делает угловую зависимость интенсивности рассеяния более симметричной, понижая
полную интенсивность, и, таким образом, увеличивает коллимированное пропуска-
ние как в случае мелких, так и крупных оптически мягких частиц.

Рассеяние сильно деформирует спектральные характеристики биоткани, посколь-
ку экстинкция проходящего света определяется не только коэффициентом поглоще-
ния, зависящим от длины волны, но и долей света, изымаемой из пучка в результате
рассеяния. Последний процесс сложным образом зависит от длины волны, структуры
и размеров частиц.
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Спектр коллимированного пропускания дисперсного слоя интерпретируется как
спектральная зависимость более слабой когерентной составляющей света. Выделе-
ние когерентной составляющей света, рассеиваемого на системе коррелированных
в пространстве неоднородностей, представляет собой сложную задачу со всеми труд-
ностями, присущими задаче распространения света через систему многих тел [807].
Предполагая, что интенсивность когерентной составляющей света Icoh ослабляется
с расстоянием d по экспоненциальному закону за счет рассеяния и поглощения,
коллимированное пропускание через дисперсный слой описывается законом Бугера–
Ламберта–Бера (см. уравнение (1.1)):

Tcoh(λ0, d) ≡ Icoh(λ0, d)
I0(λ0)

∝ exp [−ρsσext(λ0)d], (3.49)

где σext — сечение экстинкции отдельной частицы из слоя (см. формулу (1.4)). Для
малых объемных концентраций (ρs) оно эквивалентно сечению экстинкции невзаи-
модействующей частицы. Для более высоких значений f величина σext определяется
не только свойствами одной частицы, но и их концентрацией. В предположении, что
сечение поглощения σabs не зависит от плотности упаковки, σext можно выразить как
сумму σabs, рассчитанного для невзаимодействующей частицы, и сечения рассеяния
σsca, полученного с учетом корреляции рассеивающих частиц.

Измеряя угловое распределение интенсивности рассеяния для системы частиц,
можно вычислить сечение рассеяния для отдельной частицы системы. Путем ин-
тегрирования интенсивности рассеянного света по всем направлениям определяется
полная энергия, рассеянная системой. Сечение рассеяния для системы сферических
частиц получается аналогично соотношению (1.6); однако для вычисления сечения
рассеяния отдельной частицы системы интенсивность рассеянного света нужно раз-
делить на число частиц N и скорректировать, используя 3D- или 2D-структурный
фактор, соответственно S3 (формула (3.44)) или S2 (формула (3.48)).

Сечение рассеяния системы стержней (цилиндрических частиц) Σsca, освещаемых
плоской падающей волной интенсивности I0 в направлении нормали к оси цилиндров,
определяется путем численного интегрирования по всем возможным направлениям
рассеяния в плоскости, перпендикулярной оси цилиндров [214]:

Σsca = 2π
λI0

2π∫

0

IΣ (θ) dθ, (3.50)

где IΣ(θ) — угловое распределение интенсивности рассеянного света для системы N
частиц. Деля Σsca на число частиц N , можно найти сечение рассеяния σsca для одной
частицы системы. Для системы взаимодействующих частиц полученный результат
может существенно отличаться от сечения рассеяния свободной частицы.

Даже для свободной частицы с размерами порядка длины волны сечение рассе-
яния имеет очень сильную немонотонную зависимость от длины волны. Эффекты,
связанные с плотной упаковкой, также имеют существенную зависимость от длины
волны. В результате спектры пропускания для системы тождественных частиц могут
сильно различаться в зависимости от плотности упаковки и степени упорядочен-
ности. Хорошими примерами являются спектры пропускания роговицы в норме
и с помутнением, вызванным нарушением пространственного порядка и появлением
участков, лишенных волокон [647].

Экстинкция коллимированного падающего пучка, даже в системах из непогло-
щающих частиц, приводит к существенному различию пропускания в различных
спектральных областях. Значения действительной и мнимой частей комплексного
показателя преломления слабо зависят от длины волны вдали от полос поглощения
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и при расчетах могут считаться постоянными. В системах мелких непоглощающих
частиц интерференционное взаимодействие вызывает сдвиг коротковолновой грани-
цы спектра пропускания в сторону более коротких длин волн и слегка увеличи-
вает крутизну спектра [654]. Если рассеивающая система образована частицами,
размеры которых сравнимы с длиной волны света, то спектр такой системы будет
немонотонным даже в отсутствии поглощения. В окрестности полос поглощения
действительная и мнимая части показателя преломления вещества рассеивающей
частицы имеют выраженную спектральную зависимость, которая определяет спе-
цифичность спектров пропускания для систем частиц разного размера, при этом
мнимая часть относительного показателя преломления обычно описывается контуром
Лоренца [654]. Рассеяние деформирует симметричный контур линии поглощения,
и спектры получаются существенно разными для систем мелких и крупных частиц
с различной плотностью упаковки.

Вообще говоря, для спектроскопии биотканей и крови типично, когда на фоне
спектра, обусловленного рассеянием, наблюдается полоса поглощения хромофора
(гемоглобина). Например, оценка насыщения гемоглобина кислородом в биотканях
основана на восстановлении истинного спектра поглощения гемоглобина путем ис-
ключения части измеренного спектра, обусловленной рассеянием. Влияние рассеяния
хорошо видно при исследовании спектров пропускания слоя крови в процессе ее
гемолиза, когда наблюдается существенная разница между спектрами цельной и ге-
молизированной крови. Спектр цельной крови определяется поглощением гемоглоби-
на и сильным рассеянием на эритроцитах крови, поскольку гемоглобин, имеющий
высокий показатель преломления и сильное поглощение в видимой и ближней
ИК-области, сосредоточен в эритроцитах (система крупных частиц с поглощением).
В то же время спектр крови, подвергнутой гемолизу, определяется в основном погло-
щением равномерно распределенного в объеме гемоглобина, а рассеяние на мелких
частицах (остаточные компоненты крови — клеточные мембраны и т. п.) дает малый
вклад в спектр пропускания. Кроме того, уменьшение рассеяния в целом снижает
и величину поглощенной энергии, поскольку эффективная длина миграции фотонов
в случае слабого рассеяния сравнима с толщиной слоя. По этим двум причинам слой
гемолизированной крови существенно прозрачнее цельной крови.

Для плотно упакованной системы крупных слабо преломляющих частиц в ра-
боте [754] в рамках приближения твердых сфер и в пренебрежении взаимным
переизлучением частиц было получено следующее выражение для когерентного
пропускания через слой толщины d:

Tcoh =
[
1− 2b

(1 + b)

σext

π · a2 + b2

(1 + b)2
2λ

π · a3 σscaI1(0)
]d/2a

, (3.51)

где b = 1,5f · exp (1,5f) и I1(0) — интенсивность рассеяния вперед отдельной
частицей радиуса a. Эта формула превращается в закон Бугера–Ламберта–Бера
(см. уравнение (3.49)) для рассеивающих систем невзаимодействующих частиц при
разрежении рассеивающего слоя.

В реальных экспериментах благодаря конечной угловой апертуре приемника света
регистрируется не только ослабляемая в слое среды когерентная составляющая,
но и часть некогерентно рассеянного света. По этой причине экспериментально
определяемое пропускание, называемое инструментальной прозрачностью, несколько
отличается от когерентного пропускания Tcoh.

Впервые приближение, учитывающее ближний порядок в расположении элемен-
тов биоткани, было использовано авторами работ [644, 645, 647] при описании
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распространения света в роговице. Расчеты спектров пропускания роговицы и хруста-
лика глаза человека показали, что ближний порядок в расположении рассеивающих
частиц и связанные с ним интерференционные взаимодействия рассеянного света яв-
ляются причиной высокой прозрачности этих тканей в их нормальном состоянии [63,
64, 796].

Угловые зависимости интенсивности рассеянного света для систем сферических
и цилиндрических частиц в приближении однократного рассеяния описываются
формулами (3.43), (3.44) и (3.48). Структурный фактор, преобразующий эти зави-
симости, определяется пространственным расположением частиц и не зависит от
поляризационного состояния света. Следовательно, для систем идентичных частиц
в условиях применимости приближения однократного рассеяния угловые зависимости
всех элементов матрицы рассеянного света (МРС) умножаются на одну и ту же
величину, учитывающую интерференционные взаимодействия (см. формулу (3.43)):

Mij(θ) = M0
ij(θ)NS3(θ), (3.52)

где M0
ij(θ) — элемент МРС для изолированной частицы. Следовательно, МРС для

системы монодисперсных взаимодействующих частиц совпадает с МРС изолирован-
ной частицы (см. формулу (2.25)) при условии нормирования МРС на величину ее
первого элемента M11.

В отличие от монодисперсных систем, в системах плотно упакованных частиц
различного размера нормировка матричных элементов на M11 не исключает влияния
структурного фактора на угловую зависимость матричных элементов. В простей-
шем случае бимодальной системы рассеивателей выражения, аналогичные форму-
лам (3.44) и (3.48), могут быть найдены с использованием четырех структурных
функций g11(r), g22(r), g12(r) и g21(r), которые характеризуют взаимодействие между
частицами одинаковых и разных размеров [648]. Отметим, что бимодальная систе-
ма, образованная большим числом одинаковых мелких частиц и малой добавкой
крупных, дает хорошую модель патологической биоткани, например пораженного
катарактой хрусталика.

На рис. 3.13 показаны рассчитанные элементы МРС бинарной системы сфериче-
ских частиц с двумя различными диаметрами, 60 и 500 нм, и соответствующими
объемными долями, f1 = 0,3 и f2 = 0,02 [648]. Для сравнения рассчитывались также
угловые зависимости элементов МРС для такой же бинарной смеси, но в пренебре-
жении кооперативными эффектами. Из рисунка видно, что нормированные элементы
МРС плотной бинарной смеси существенно меняются из-за интерференционного
взаимодействия. Как следствие этого, результаты решения обратной задачи на основе
экспериментальной МРС для плотной смеси частиц при пренебрежении кооператив-
ными эффектами должны давать завышенные значения относительной доли крупных
частиц. Изменения МРС, связанные с кооперативными эффектами, имеют более
сложную природу для бинарных систем, у которых оба компонента имеют размеры
порядка длины волны зондирующего света и не могут интерпретироваться столь
однозначно, как в предыдущем примере. Численные оценки для бинарных систем
различного состава показывают [648], что рассматриваемые эффекты принципиально
важны при расчетах МРС в видимом диапазоне для смесей частиц с 2a1 < 200 нм
и 2a2 > 250 нм.

В отличие от спектров пропускания, спектральные зависимости интенсивности
света, рассеянного в различных направлениях, изучены недостаточно. С одной сто-
роны, это связано с экспериментальными трудностями из-за необходимости модерни-
зировать стандартные спектральные приборы. С другой стороны, возникает дополни-
тельная проблема корректного сравнения результатов различных экспериментов по
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Рис. 3.13. Угловые зависимости элементов МРС для бинарной смеси сферических ча-
стиц [648]. Рассчитано с учетом взаимодействия частиц (сплошные линии) и пренебрегая ко-
оперативными эффектами (штриховые линии). Диаметры частиц 2a1 = 60 нм и 2a2 = 500 нм;
объемные доли f1 = 0,3 и f2 = 0,02; относительный показатель преломления m = 1,07; длина

волны 633 нм

исследованию спектров рассеяния, поскольку форма последних существенно зависит
от геометрии образца и измерительной системы. Тем не менее, спектры рассеяния
представляют большой интерес [47, 58, 94–96, 216–219, 229, 232, 236, 239, 272,
783, 808]. Авторы работы [808] изучали спектры поглощения и рассеяния мышечной
ткани грудной клетки цыпленка в видимом диапазоне. Спектры рассеяния визуально
определяют наблюдаемый цвет биоткани и могут быть использованы для экспресс-
оценки ее состояния. Например, один из традиционных методов диагностики хруста-
лика глаза предполагает наблюдение изменяющихся цветовых характеристик света,
рассеянного под различными углами. Теоретические основы количественного анализа
спектров рассеяния и формирования цвета в хрусталике глаза (представленном как
модель дисперсной системы сферических частиц с низким поглощением) и измерен-
ные in vitro спектры рассеяния хрусталика глаза человека приведены в работе [809].
Возрастные изменения состава частиц хрусталика глаза и соответствующие изме-
нения пропускания и рассеяния света промоделированы в работе [239] и сравнены
с экспериментальными данными работы [783]. Спектральные характеристики из-
меняются сильнее при большой плотности упаковки, когда объемная доля частиц
превышает 50%. Для таких плотных систем рассматриваемое приближение одно-
кратного рассеяния неприменимо и нужно учитывать эффекты переизлучения света
частицами.

3.6.2. Спектральные характеристики. Спектр коллимированного пропуска-
ния слоя биоткани толщиной d со средней плотностью ρs рассеивающих частиц
с поглощением определяется формулой (3.49), где Icoh(λ0) — спектр интенсивности
прошедшего света, регистрируемый в дальней зоне с использованием диафрагмы
очень малого диаметра; сечение рассеяния σsca для данной модели можно рассчитать
с использованием формулы (1.6) для соответствующей угловой зависимости интен-
сивности света, рассеянного частицей, I(θ).

В рамках теории Ми сечения рассеяния и поглощения, а также средний косинус
угла рассеяния θ (фактор анизотропии рассеяния g = 〈cos θ〉) для одной частицы
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могут быть рассчитаны с использованием формул [214]:

σsca = λ20

2πn2
0

∞∑
n=1

(2n+ 1)(|an|2 + |bn|2), (3.53)

σabs = λ20

2πn2
0

∞∑
n=1

(2n+ 1)[Re (an + bn) − (|an|2 + |bn|2)], (3.54)

g = λ20

πn2
0σsca

{ ∞∑
n=1

2n+ 1
n(n+ 1)

Re (anb
∗
n) +

∞∑
n=1

n(n+ 2)
n+ 1

Re (ana
∗
n+1 + bnb

∗
n+1)

}
. (3.55)

Здесь an и bn — коэффициенты Ми, являющиеся функциями относительного ком-
плексного показателя преломления частиц,

m = ns (λ0)

n0 (λ0)
, (3.56)

ns(λ0) = n′
s(λ0) + in′′

s (λ0), (3.57)

n0(λ0) — показатель преломления основной среды, в которую погружены рассеи-
вающие частицы с показателем преломления ns(λ0); мнимая часть комплексного
показателя преломления материала характеризует потери из-за поглощения; λ0 —
длина волны света в вакууме; и параметра

α = 2πan0

λ0
, (3.58)

a — радиус частицы (звездочка в (3.55) обозначает комплексное сопряжение);

an = ψn(α)ψ′
n(mα) −mψn(mα)ψ′

n(α)

ξ(α)ψ′
n(mα) −mψn(mα)ξ′n(α)

, (3.59)

bn = mψ′(mα)ψn(α) − ψn(mα)ψ′
n(α)

mψ′
n(mα)ξn(α) − ψn(mα)ξ′n(α)

, (3.60)

где ψn, ξn, ψ′
n, ξ

′
n — функции Риккати–Бесселя первого и второго рода.

Например, для неполяризованного коллимированного света, падающего на систе-
му частиц Ми, интенсивность рассеяния определяется как

IΣ(θ,λ0) ≈ N
(|S1|2 + |S2|2

)
. (3.61)

Здесь N — число сферических частиц, S1 и S2 — функции полярного угла
рассеяния θ, которые можно получить из теории Ми в виде

S1(θ) =
∞∑

n=1

2n+ 1
n(n+ 1)

{anπn(cos θ) + bnτn(cos θ)},

S2(θ) =
∞∑

n=1

2n+ 1
n(n+ 1)

{bnπn(cos θ) + anτn(cos θ)},
(3.62)

параметры πn и τn выражаются как

πn(cos θ) = 1
sin θ

P 1
n(cos θ),

τn(cos θ) = d

dθ
P 1

n(cos θ),
(3.63)
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где P 1
n(cos θ) — присоединенный полином Лежандра; для вычисления πn и τn приме-

няются следующие рекуррентные соотношения:

πn = 2n− 1
n− 1

πn−1 cos θ − n

n− 1
πn−2,

τn = nπn cos θ − (n+ 1)πn−1,
(3.64)

для которых начальными значениями являются:

π1 = 1, π2 = cos θ,

τ1 = cos θ, τ2 = 3 cos 2θ;
(3.65)

коэффициенты an и bn определяются формулами (3.59) и (3.60). Взаимодействие
частиц можно учесть с использованием формул (3.43), (3.44) и (3.48). Можно также
использовать более простое соотношение (3.51).

В свою очередь, спектр пропускания при использовании приемника с конечным
углом зрения, равным θ, когда регистрируется коллимированный пучок света с добав-
кой рассеянного вперед света в интервале углов от 0 до θ, определяется следующим
образом:

Tθ(λ0) = Tcoh(λ0) + 1
I0(λ0)

∫

θ

IΣ(θ,λ0) dΩ, (3.66)

где Ω — телесный угол в стерадианах.
Спектр полного пропускания Tt(λ0) и рассеяния Rθ(λ0) в интервале углов (θ+ dθ)

можно рассчитать с помощью следующих соотношений:

Tt(λ0) = Tcoh(λ0) + 1
I0(λ0)

∫

2π

IΣ(θ,λ0) dΩ, (3.67)

Rθ(λ0) = 1
I0(λ0)

θ+ dθ∫

θ

IΣ(θ,λ0) dΩ. (3.68)

Рисунок 3.14 демонстрирует анизотропию пропускания для линейно поляризо-
ванного излучения и заметное влияние рассеяния на пропускание роговицы в ко-
ротковолновой области спектра. Пропускание роговицы было рассчитано с использо-
ванием модельной монодисперсной системы длинных диэлектрических непоглощаю-
щих цилиндров (волокон) диаметром 26 нм с показателем преломления nc = 1,470.
Цилиндры были ориентированы параллельно поверхности роговицы в базовом веще-
стве с n0 = 1,345. Прозрачность роговицы в видимой области объяснятся высокой
степенью упорядоченности ее волокон, которая влечет за собой снижение интенсив-
ности диффузно рассеянного света за счет деструктивной интерференции во всех
направлениях за исключением направления падающего света, для которого имеет
место конструктивная интерференция волн, рассеянных на отдельных упорядоченных
волокнах биоткани за счет их сфазированности. Влияние диффузной составляющей
рассеяния наиболее существенно в коротковолновой области и определяет малое
пропускание УФ-излучения роговицей, составляющее примерно 50% на длине волны
320 нм. Следует отметить, что в УФ-диапазоне экстинкция света определяется не
только рассеянием, но и полосами поглощения воды и белков, также дающими
большой вклад в ослабление света (см. рис. 1.3 и 1.5).

Разупорядочение в расположении волокон (например, после кератотомии) приво-
дит к уменьшению пропускания роговицы, особенно для коротких длин волн, что
может накладываться на эффект Пуркинье, который заключается в сдвиге макси-
мума световой чувствительности сетчатки в сторону более коротких длин волн при
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Рис. 3.14. Спектры коллимированного пропускания роговицы глаза человека: I‖, I⊥ и I∗ —
рассчитанные спектры для двух ортогональных состояний линейной поляризации и для
неполяризованного света. Поляризация света параллельна волокнам, I‖ (вычисления произ-
водились для нормального падения света на поверхность роговицы, они верны для перифе-
рической конической части роговицы, где волокна одинаково ориентированы в слоях ткани).
Роговица имеет 0,46 мм в толщину; плотность числа рассеивающих частиц ρs = 3 · 1010 см−2.
Пунктирная линия показывает экспериментальные данные для неполяризованного света.
Кружками показаны результаты измерений для двух ортогональных состояний поляризации

при λ = 633 нм [63]

переходе от дневного к сумеречному освещению [63]. Другая существенная особен-
ность роговицы — наличие преимущественного направления ориентации волокон.
Результатом такой анизотропии является двулучепреломление формы и дихроизм
роговицы [63]. Спектр пропускания существенно зависит от ориентации вектора
поляризации линейно поляризованного света относительно коллагеновых волокон;
свет, поляризованный вдоль волокон, рассеивается более эффективно. Как следует
из расчетов и измерений, представленных на рис. 3.14, периферическая поляризаци-
онная чувствительность роговицы в УФ-диапазоне (320 нм) примерно в 5 раз выше,
чем в красной области (633 нм). В рэлеевском пределе (λ� 2a) двулучепреломление
формы определяется формулой (2.2). Двулучепреломление может быть сильным
для цилиндров малого диаметра и стремится к нулю для системы, состоящей из
параллельных цилиндров большого диаметра (2a � λ) [614].

Сравнительные исследования пространственных распределений параметров поля-
ризации по зрачку здоровых добровольцев и пациентов после операции лазерной
коррекции зрения (LASIK) показали, что степень деполяризации неравномерно рас-
пределена по зрачку и уровень ее выше у пациентов после операции, чем у здоровых
добровольцев [706]. Кроме того, для нормальных глаз двулучепреломление монотон-
но возрастает вдоль радиуса роговицы (от центра к периферии), а послеоперационные
глаза показывают нерегулярности в этой зависимости. Эти изменения оптических
поляризационных свойств показывают существенную послеоперационную модифика-
цию структуры роговицы глаза.

Экспериментальные спектры полного и коллимированного (аксиального) пропус-
кания для роговицы человека представлены на рис. 3.15. Они хорошо показывают,
что в целом роговица рассеивает некоторое количество света, поскольку полное
и аксиальное пропускание не одинаковы. Пики поглощения воды видны на 300, 980,
1180, 1450, 1900 и 2940 нм (см. рис. 1.3) [810]; они являются причиной малого
пропускания роговицы в УФ- и ИК-областях спектра.
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Рис. 3.15. Полное и аксиальное (коллимированное) пропускание роговицы глаза человека [810]

При измерении пропускания роговицы в спектральной области от 320 до 700 нм
у 10 пациентов разных возрастных категорий (от 14 до 75 лет) с отсутствующим
хрусталиком не было отмечено особых возрастных изменений [811]. Среднее спек-
тральное пропускание, полученное из этих измерений, моделировалось следующими
функциями для полного пропускания Tt (полный угол регистрации близок к 180◦)
и аксиального пропускания Tc (угол регистрации порядка 1◦):

log Tt(λ0) = −0,016− 21 · 108λ−4
0 , (3.69)

log Tc(λ0) = −0,016− 85 · 108λ−4
0 , (3.70)

где λ0 — длина волны в нанометрах.
Исследование спектров пропускания стромы роговицы быка в дипазоне

400–750 нм в различных физиологических состояниях, управляемых изменением
концентрации NaCl в диапазоне от 10 до 1000 мМ и добавлением сорбитола
(300 мМ), показало, что спектры пропускания определяются изменением характера
рассеяния в ткани [812]. В частности, образцы стромы, будучи стабилизированными
для растворов NaCl в дипазоне от 10 до 100 мМ и изотоническими по отношению
к исходному стабилизированному состоянию в буфере (154 мМ NaCl, pH = 7,4,
степень гидратации 3,2), в присутствии сорбитола были мало прозрачными
для 10 мМ, а далее по мере повышения концентрации NaCl их прозрачность
увеличивалась до нормальной при 154 мМ NaCl. С другой стороны, гипертонические
растворы (300–1000 мМ NaCl) приводили к потере прозрачности с ростом
концентрации по сравнению со случаем 154 мМ NaCl. Интенсивность рассеяние
света в зависимости от длины волны хорошо описывается функцией ∼λ−3

для всех малых концентраций NaCl от 10 до 154 мМ в диапазоне от 450 до
650 нм, но не для больших длин волн. В то время как в случае использования
гипертонических сред (300–1000 мМ) имела место более слабая зависимость от
длины волны, ∼λ−2, но уже в более широком диапазоне длин волн 450–750 нм.
Полученные результаты могут быть обусловлены изменением межмолекулярных
сил, отвечающих за упорядоченность коллагеновых волокон в строме, которые
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изменяются за счет связывания ионов хлора с матриксом роговицы [812], а также
иммерсионными свойствами сорбитола (см. гл. 9) и временной агрегацией–
дезагрегацией частиц.

Спектры пропускания тканей глаза, включая роговицу, можно найти в моногра-
фии [813].

Хрусталик менее прозрачен, чем роговица. Видимый свет, проходящий через
хрусталик человека, претерпевает ощутимое поглощение и рассеяние различными
хромофорами и белковыми структурами, включая триптофан белка, 3-гидрокси-L-ки-
нуренин-O-β-гликозид (3-HKG) и особый связанный с возрастными изменениями
белок, ответственный за пожелтение хрусталика у пожилых лиц (рис. 3.16) [794].
Содержание 3-HKG слегка убывает с возрастом. В исследуемой модели однократного
рассеяния поглощение учитывается посредством введения комплексного показателя
преломления рассеивающих частиц [24] (см. формулу (3.57)):

ns(λ0) = n′
s + in′′

s = n′
s + i

[
tn′′

t (λ0) + kn′′
k(λ0) + pn′′

p(λ0)
]
, (3.71)

где коэффициенты t, k и p характеризуют относительный вклад каждого хромофора
в поглощение.

Рис. 3.16. Основные химические компоненты хрусталика человека, которые поглощают свет,
проходящий через роговицу: триптофан белков (TRP), 3-гидрокси-L-кинуренин-O-β-гликозид

(3-HKG) и возрастной белок хрусталика (AP) [794]

Возрастные изменения оптических свойств хрусталика, как правило, связаны
с появлением рассеивателей с повышенным диаметром и показателем преломления,
а также с увеличенным содержанием возрастного белка [24, 64]. На рис. 3.17
представлены спектры коллимированного пропускания, рассчитанные с использова-
нием моделей «молодого» и «старого» хрусталика. Бросается в глаза существенное
различие между коротковолновыми частями двух профилей. Экспериментально полу-
ченные спектры полного пропускания для старческих и пораженных катарактой хру-
сталиков показаны на рис. 3.18 [24]. Возрастные изменения в составе рассеивающих
и поглощающих частиц приводят к существенным различиям в спектрах рассеяния.
Существует качественная корреляция между экспериментально найденными и вы-
численными значениями рассеяния как назад, так и под углом 90◦ (см., например,
рис. 3.19) [24, 239, 783].
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Рис. 3.17. Спектры коллимированного пропускания хрусталика глаза человека, рассчитанные
для упорядоченных (1, 3) и разупорядоченных (2, 4) рассеивателей: 1, 2 — в отсутствии
поглощения; 3, 4 — с поглощением. Модель «молодого» хрусталика (а) (диаметр рассеивателей
2a = 20 нм, n′ = 1,43, t = 0,003, k = 0,005, p = 0). Модель «старого» хрусталика (б) (2a =
= 40 нм, n′ = 1,47, t = 0,003, k = 0,002, p = 0,015). Объемная доля рассеивающих частиц

fs = 0,3, n0 = 1,345, толщина хрусталика 5 мм [24, 239]

Рис. 3.18. Экспериментальные спектры полного пропускания изолированного хрусталика глаза
человека: нормальный хрусталик человека (56 лет) и хрусталик с катарактой (88 лет). Изме-

рения производились на спектрофотометре с интегрирующей сферой [24]

Расчеты спектров рассеяния для модели хрусталика глаза, основанной на первом
порядке теории многократного рассеяния (см. рис. 3.20), которая учитывает дополни-
тельное ослабление интенсивности однократно рассеянного света за счет вторичного
рассеяния, и измеренные in vitro спектры рассеяния в цельном хрусталике человека,
пораженном катарактой, для некоторого угла рассеяния и различных положений
измерительного объема также демонстрируют привлекательность исследований спек-
тров рассеяния для предсказания патологий хрусталика [809].

Анализ обширной литературы по исследованиям поглощения и рассеяния тканей
глаза молодых людей и людей в возрасте позволил авторам работы [814] выявить
пять основных вкладов в формирование спектра пропускания в дипазоне 300–700 нм
прозрачных тканей глаза: роговицы, хрусталика, водянистой влаги передней камеры
глаза и стекловидного тела. Два вклада характерны для всех типов тканей —
это рэлеевское рассеяние и поглощение триптофана. Три дополнительных вклада
характерны только для хрусталика, они определяются поглощением производных
кинуренина (в основном 3HKG) и двух компонентов, найденных только в возрастных
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Рис. 3.19. Рассчитанные и экспериментальные спектры рассеяния хрусталика под углом
90 град (относительные единицы, экспериментальные данные из работы [783]). Вычисления
производились для смеси упорядоченных малых частиц (99%) с диаметром 2a = 60 нм
(t = 0,003, k = p = 0,03, n0 = 1,345, n′ = 1,47) и больших неупорядоченных частиц (1%)

(2a = 600 нм, t = 0,003, k = 0, p = 0,1) [239]

Рис. 3.20. Спектры рассеяния (а), рассчитанные в первом порядке теории многократного рассе-
яния (с учетом ослабления интенсивности однократно рассеянного света за счет последующего
рассеяния в образце) для различных углов: θ = 149 град ( ) и 90 град ( ). Радиус частиц
25 нм, радиус системы 5 мм, относительный объем частиц 0,3. Рассеивающий элемент объема
в 1 мм3 расположен на расстоянии l = 1,0 мм (1), 1,1 мм (2) и 1,2 мм (3). Экспериментальные
(показаны значками) и соответствующие рассчитанные (1–3) спектры рассеяния под углом
149 град для хрусталика глаза человека с катарактой для трех различных положений рассеи-
вающего объема (б): , 1 — вблизи передней поверхности; , 2 — в центральной части и , 3 —

вблизи задней части хрусталика [809]

хрусталиках. Все вклады, кроме рэлеевского рассеяния, описываются спектральными
кривыми гауссовой формы. Оптическая плотность Dmedia(λ) для всех сред глаза
и рассеивающих и поглощающих компонентов (пять спектрально зависимых и один
не зависимый от длины волны) может быть представлена в виде

Dmedia (λ) = dRL (age) · FRL (λ) + dTP (age) · FTP (λ) + dLY (age) · FLY (λ) +

+ dLOUV (age) · FLOUV (λ) + dLO (age) · FLO (λ) + dneutral, (3.72)
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где Fi — спектральные зависимости для каждого компонента среды, а di — зави-
сящие от возраста скалярные коэффициенты, определяющие оптическую плотность;
индексы RL, TP, LY, LOUV, LO означают соответственно рэлеевское рассеяние,
триптофан, молодой хрусталик, возрастной хрусталик (узкая полоса поглощения
с максимумом в УФ), возрастной хрусталик (широкая полоса поглощения с длинным
крылом поглощения в видимой области); dneutral — учитывает не зависимые от длины
волны вклады поглощения и рассеяния. Полосы воды, в рассматриваемом диапазоне
длин волн не играют существенной роли, поэтому их вклад не учитывается в виде
спектральной зависимости, хотя она должна прявляться в величине подставки dneutral.

Найденные в результате анализа возрастные зависимости для оптической плот-
ности Dmedia(λ) показывают ее квадратичную зависимость от возраста для всех
прозрачных сред глаза:

Dmedia (λ) =
(
0,446 + 0,000031 · age2) · (400/λ)4 +

+ 14,19 · 10,68 · exp
{
− [0,057 · (λ− 273)]2

}
+

+
(
0,998− 0,000063 · age2) · 2,13 · exp

{
− [0,029 · (λ− 370)]2

}
+

+
(
0,059 + 0,000186 · age2) · 11,95 · exp

{
− [0,021 · (λ− 325)]2

}
+

+
(
0,016 + 0,000132 · age2) · 1,43 · exp

{
− [0,008 · (λ− 325)]2

}
+ 0,111. (3.73)

Для более широких полей зрения dRL = 0,446 должно быть заменено на dRL =
= 0,225 [814].

Детальное изучение кинетики УФ-индуцированной агрегации основных белков
хрусталика глаза α-, β- и γ-кристаллинов как в смеси, так и по отдельности,
представлено в работах [799–801]. На рис. 3.21 представлена экспериментальная
установка для исследования УФ-лазерной фотоагрегации кристаллинов в хрусталике
и модельных средах [800, 801]. Источником фотовоздействия служил XeCl-лазер,
работающий на длине волны 308 нм. Одновременно измерялась энергия прошедшего
излучения на длине волны 308 нм с помощью детектора, который располагался
в непосредственной близости от кюветы с хрусталиком или раствором кристаллинов.
В этом случае изменение детектируемого сигнала было обусловлено как наведенным
поглощением, так и рассеянием на длине волны 308 нм. Измерения проводились при
температуре 22 ◦C. Для исследования динамики агрегации кристаллинов под дей-
ствием УФ-излучения измерялась интенсивность рассеянного света методом темного
поля при зондировании растворов белков пробным пучком одномодового (TEM00)
He-Ne-лазера с длиной волны 633 нм, мощностью 10 мВт и расходимостью 1,1 ·×
× 10−3 рад.

На рис. 3.22 представлены характерные зависимости для пропускания хрусталика
свиньи на длине волны 633 нм от дозы облучения на длине волны 308 нм при
двух значениях плотности энергии лазерных импульсов [799]. Хорошо видно, что
пропускание хрусталика может деградировать до 50% за счет наведенного рассеяния
света на исследуемой длине волны.

Исследования наведенного рассеяния на длине волны 633 нм от дозы УФ-облу-
чения (308 нм) для растворов полного набора кристаллинов хрусталика (α+ β + γ),
только β-кристаллина и смеси α- и β-кристаллинов, продемонстрировали различную
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Рис. 3.21. Автоматизированная установка для исследования УФ-лазерной фотоагрегации кри-
сталлинов в хрусталике и модельных средах [800, 801]: источник УФ-излучения — XeCl-
лазер LPX-200 (Lambda Physik) (308 нм) с энергией в импульсе до 450 мДж и частотой
повторения импульсов до 80 Гц (1); одномодовый (TEM00) He-Ne-лазер (633 нм) мощностью
10 мВт и расходимостью 1,1 · 10−3 рад (2) для измерения наведенного рассеяния методом
темного поля (за счет блокирования непрозрачным экраном (9) основного пучка); призма (3);
диафрагма (4); кварцевая кювета (5); УФ детектор «Gentec» ED-200 для измерения энергии
прошедшего излучения на длине волны 308 нм (6); осциллограф (7); линза (8); фотодиод
(633 нм) (10); фотодиод (308 нм) (11); сапфировая пластина (12); система автоматизации (13)

Рис. 3.22. Изменение оптического пропускания хрусталика свиньи на длине волны 633 нм,
вызванного наведенным рассеянием в процессе воздействия излучения эксимерного лазера
(308 нм), от дозы облучения при двух значениях плотности энергии лазерных импульсов:

1 — 4,5 мДж/см2; 2 — 11 мДж/см2, и частоте следования импульсов 10 Гц [799]

резистентность кристаллинов к воздействию УФ-излучения и шаперонную функ-
цию α-кристаллинов, которые обладают также самой большой устойчивостью к воз-
действию УФ-излучения.

Исследования фотоагрегации водных растворов β-кристаллинов позволили авто-
рам [800–801] предложить физическую модель начальной стадии агрегации кри-
сталлинов, индуцированной мягким УФ (308 нм), и описать возможность образова-
ния крупных агрегатов. Как следует из экспериментальных результатов [799–801],
такие характеристики, как частота следования и плотность энергии УФ-лазерных
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импульсов, являются ключевыми факторами, определяющими кинетику агрегации.
А именно, было обнаружено, что доза УФ-облучения, необходимая для агрегации
кристаллинов, зависит от плотности энергии и частоты следования лазерных импуль-
сов таким образом, что эта доза значительно падает с увеличением интенсивности,
выходя на константу при дальнейшем ее увеличении (см. рис. 3.23). Для объясне-
ния этого эффекта принято, что начальный процесс фотоагрегации происходит при
взаимодействии двух активированных светом молекул белка между собой. При этом
фотоактивированное состояние обладает конечным временем жизни.

Рис. 3.23. Дозовые зависимости интенсивности рассеянного излучения на длине волны 633 нм
для раствора βL-кристаллина при фиксированной плотности энергии 75 мДж/см2 и разных
частотах повторения F лазерных импульсов эксимерного лазера (308 нм). На рисунке показа-

ны также кривые пропускания излучения 308 нм кюветы с раствором белка [800]

Как обсуждалось выше, склера глаза является непрозрачной мутной средой, по
крайней мере в видимом диапазоне. Рисунок 3.24 демонстрирует экспериментальные
спектры, полученные для трех образцов склеры человека с различной толщиной,
на которых видна ее непрозрачность для видимого света и сравнительно высокая
прозрачность в ближнем ИК-диапазоне между полосами поглощения воды [768, 769].
Добавим, что образец обезвоженной склеры имеет высокое пропускание в очень ши-
рокой спектральной полосе, включая видимый и ИК-диапазоны. Характер спектров
склеры можно понять на основе анализа рассеяния света системой полидисперсных
нерегулярно расположенных коллагеновых цилиндров, погруженных в базовое веще-
ство с более низким показателем преломления [791, 792]. Для своей натуральной
толщины 0,7–0,8 мм эта биоткань демонстрирует многократное рассеяние (рис. 3.24 а
и 3.24 б), однако переход к рассеянию малой кратности или даже к однократному рас-
сеянию можно обеспечить не только для тонких гистологических срезов ткани, но и
при обезвоживании цельного образца (рис. 3.24 в) или его пропитывании иммерсион-
ной жидкостью [238, 791, 792]. Такое управление рассеивающими свойствами срав-
нительно толстых слоев биоткани можно осуществлять in vivo, поэтому данная тех-
нология весьма привлекательна для многих биомедицинских приложений (см. гл. 9).

6 В. В. Тучин
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Рис. 3.24. Спектры пропускания склеры глаза человека [768, 769]: а — полное пропускание
для трех образцов; б — аксиальное (коллимированное) пропускание для тех же образцов; в —

полное пропускание для образца обезвоженной склеры



3.6. Оптические свойства тканей глаза 163

3.6.3. Поляризационные свойства. Было уже показано, что распространение
света в биологической ткани зависит не только от коэффициентов рассеяния и погло-
щения и фазовой функции рассеяния биоткани, но и от ее поляризационных свойств.
Поляризационные свойства, в свою очередь, определяются размерами рассеивающих
частиц, морфологией, показателем преломления, внутренней структурой и оптиче-
ской активностью материала [5, 6, 10, 43, 215, 273, 274, 815]. Поляризационные
характеристики упруго рассеянного света наиболее полно описываются 16-элемент-
ной матрицей рассеяния света (МРС), каждый элемент которой зависит от длины
волны, размера, формы и материала рассеивателей (см. формулы (2.22) и (2.23)).

Для измерений элементов МРС прозрачных биологических тканей и жидкостей
были разработаны управляемые компьютером лазерные измерители матрицы рас-
сеяния (ЛИМР) [3, 5, 6, 10, 43, 64, 135, 215, 592, 662, 663, 666–670, 684, 689,
693, 695, 701, 712, 715, 717, 731, 740–746, 816–820]. Принцип действия одного из
ЛИМР [5, 10, 816] (рис. 3.25) состоит в модуляции поляризации падающего пучка
света с последующей демодуляцией рассеянного света (преобразовании модуляции
поляризации в модуляцию интенсивности) и описывается следующим матричным
уравнением:

S = AF′MFPS0, (3.74)

где S и S0 — векторы Стокса регистрируемого и падающего излучения соответствен-
но; P, A и F, F′ — матрицы Мюллера для линейных поляризаторов и фазовых
пластинок, помещенных, соответственно, до и после рассеивающей среды. При
вращении фазовых пластинок интенсивность, регистрируемая фотоприемником, т. е.
первый элемент вектора Стокса S, зависит от времени. Путем перемножения матриц
в выражении (3.74) и выполнения соответствующих тригонометрических преобразо-
ваний можно показать, что выходная интенсивность может быть представлена в виде
ряда Фурье, а именно [821]

I = a0 +
K∑

k=1

(a2k cos 2kϕ+ b2k sin 2kϕ), (3.75)

где

a2k =
N∑

i=1

I(ϕi) cos 2kϕi, b2k =
N∑

i=1

I(ϕi) sin 2kϕi, (3.76)

I(ϕi) — интенсивность рассеянного света, регистрируемая фотоприемником при
некоторой ориентации быстрой оси первой фазовой пластинки ϕi; а N — число
измерений за один ее полный поворот.

Коэффициенты ряда, описываемого уравнением (3.75), определяются значениями
элементов матрицы M исследуемого объекта, и их измерение дает систему линейных
уравнений для определения матрицыM. Число уравнений и степень обусловленности
этой системы уравнений зависят от выбора отношения между скоростями вращения
фазовых пластинок. Оптимальный выбор соотношения скоростей вращения 1 : 5 дает
оптимально обусловленную систему линейных уравнений (K = 12, т. е. 12 уравнений
должны быть выведены для нахождения полной матрицы M исследуемого объекта
с использованием выражения (3.75)) [821].

Показанная на рис. 3.25 экспериментальная установка с вращающимися фазовы-
ми пластинками λ/4, имеющая сравнительно простое математическое обеспечение,
позволяет избежать многих экспериментальных артефактов, присущих измерениям
в стационарном режиме и системам, использующим электрооптические модулято-
ры [43]. Этот ЛИМР имеет фиксированный поляризатор P и анализатор A, а также
две вращающиеся фазовые пластинки F и F′, расположенные до и после образца.

6*
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Рис. 3.25. Схема лазерного измерителя матрицы рассеяния (детали в тексте) [5, 10, 816]

Поляризатор и анализатор сориентированы параллельно друг другу, и их плоскости
пропускания ортогональны плоскости рассеяния; быстрые оптические оси фазовых
пластинок F и F′ образуют углы ϕ и ϕ′ с плоскостью рассеяния, в результате чего
создаются соответствующие фазовые сдвиги δ и δ′. Отношение скоростей вращения
фазовых пластинок было выбрано равным 1 : 5, т. е. ϕ′ = 5ϕ, поскольку в этом случае
однозначно определяются все 16 матричных элементов. Управляемый компьютером
ЛИМР обеспечивает автоматическое сканирование по углу рассеяния в диапазоне
0± 175◦ с шагом 4′ и точностью 5′′. В качестве источника света использовался одно-
модовый (TEM00) стабилизированный He-Ne-лазер (633 нм). Система обеспечивала
съем N = 256 показаний за один оборот первой фазовой пластинки F (см. (3.76)).
Система счета фотонов состояла из фотоумножителя (ФЭУ), амплитудного дис-
криминатора (усилителя-ограничителя) и счетчика. Анализ с помощью быстрого
преобразования Фурье (БПФ) позволял измерять и вычислять все 16 элементов
матрицы рассеяния для фиксированного угла рассеяния с точностью 3–5%.

Измерение угловых зависимостей элементов МРС для хрусталика глаза человека
выявляет их существенное различие в случае прозрачности и непрозрачности (пора-
жение катарактой) (см. рис. 3.26). Это различие может быть обусловлено появлением
крупных несферических рассеивающих частиц из-за агрегации белков с большим
молекулярным весом.

Сравнение оптического пропускания (см. рис. 3.18) и угловых зависимостей эле-
ментов МРС, измеренных на одной и той же длине волны, показывает, что последние
более чувствительны к изменениям структуры рассеивающей среды. Это позволяет
использовать измеренные элементы МРС для ранней диагностики структурных из-
менений в биоткани, например вызванных развитием катаракты.

Этот вывод можно проиллюстрировать результатами прямых модельных экспери-
ментов, показанных на рис. 3.27 (см. [24, 463]). Измерения производились в раство-
рах α-кристаллина (квазимонодисперсная фракция частиц около 20 нм в диаметре),
выделенная из свежеизъятого хрусталика теленка, и в растворах высокомолекуляр-
ных белков (средний диаметр 800 нм), выделенных из непрозрачных хрусталиков.
Рисунок показывает, что измерения угловых характеристик рассеяния элементов
МРС позволяет идентифицировать грубодисперсную фракцию рассеивающих частиц,
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Рис. 3.26. Экспериментальные угловые зависимости элементов МРС нормального хрустали-
ка (а) (5 ч спустя после смерти 56-летнего человека) и хрусталика с катарактой (б) (5 ч спустя

после смерти 88-летнего человека) [24]

чего трудно достичь в спектрофотометрии, поскольку соответствующее уменьшение
оптического пропускания образца не превышает 1%.

Лазерные измерения МРС можно использовать для исследований in vitro раз-
личных тканей глаза, от роговицы до сетчатки. Измерения in vivo также вполне
возможны, при условии использования быстродействующего ЛИМР для исключения
сенсомоторного отклика глазного яблока. В этом случае может быть получена струк-
турная информация об исследуемых биотканях глаза, необходимая, например, для
ранней диагностики катаракты и других офтальмологических заболеваний.

Измерение МРС глаза кролика показывает, что водянистая влага в передней
камере глаза фактически представляет собой прозрачное изотропное вещество со
слабыми рассеивающими свойствами, обусловленными присутствием растворенных
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Рис. 3.27. Индикатрисы элементов МРС растворов α-кристаллина и фракции крупных рас-
сеивающих частиц, изолированных из хрусталика с катарактой. Относительные объемные
концентрации α-кристаллина fp = 0,3 и фракции крупных частиц f2 = 0 (τ = 99%), 5 · 10−5

(τ = 98%); 1,4 · 10−4 (τ = 94%) и 2,5 · 10−4 (τ = 90%), τ — пропускание слоя раствора
толщины 5 мм на λ = 633 нм [24, 463]
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органических компонентов (интенсивность рассеянного света не превышает 1,5–2%
интенсивности падающего). Результаты исследования МРС стекловидного тела пока-
зывают, что его аморфная биоткань не влияет на поляризацию света, распространя-
ющегося в прямом направлении, что открывает возможность исследования глазного
дна и получения изображения структуры зрительного нерва, что важно для ранней
диагностики глаукомы [234, 589, 600]. С другой стороны, некоторые патологиче-
ские изменения в стекловидном теле могут отвечать за изменение элементов МРС.
Особенно легко идентифицировать мелкие внутриглазные кровоизлияния по хорошо
заметному рассеянию света от эритроцитов. Угловые зависимости элементов МРС
монослоя дисковидных или сфероидальных эритроцитов для различной плотности
их упаковки (концентрации) были исследованы в работе [69] (рис. 3.28). Угловая
зависимость матричного элементаM11 в клетках обоих типов оказалась зависящей от
плотности упаковки в интервале углов рассеяния θ = 15–16◦. Было обнаружено, что
на угловые зависимости элементов M11, M22, M33 и M21 при θ = 110–170◦ гораздо
сильнее влияет форма рассеивающих частиц, чем их концентрация. Из результатов
измерений величины M12 при углах рассеяния θ ≈ 140–160◦ удалось получить зна-
чения показателя преломления эритроцитов. Исследования, представленные в рабо-
те [815] выявили высокую чувствительность угловых зависимостей элементов МРС
(M11 и M12) к степени агрегации эритроцитов в плазме крови.

Рис. 3.28. Угловые распределения нормированных на M11 элементов МРС для монослоя
эритроцитов: экспериментальные: M22 (1, 3), M33 (5, 6), M12 (7), M21 (8); теоретические
(теория Ми): M22 (2), M33 (4); для дископодобных эритроцитов (3, 5, 7, 8) и сфероцитов (1, 2,

4, 6) (из работы [69] с поправками)

Визуализирующий поляриметр на основе жидкокристаллических переменных фа-
зовых пластинок был использован в режиме двойного прохода при отражении от
ретины или в проходящем свете для исследований in vivo и in vitro поляризационных
свойств глаза и отдельно роговицы и хрусталика [701–706]. При исследованиях
in vivo глаз добровольцев фазовые задержки, обусловленные двулучепреломляющими
структурами глаза рассчитываются на основании набора пространственно разрешен-
ных матриц Мюллера, полученных из серии 16 изображений ретины при двойном
проходе [701, 702, 704]. Результаты исследований для диаметра зрачка в 2 мм показа-
ли, что, несмотря на то что фазовая задержка, вносимая глазом при двойном проходе
всех сред, меняется от человека к человеку, в целом для центральной области
роговицы имеет место такая закономерность, что медленная ось направлена вдоль
линии от верхне-височной области к нижне-носовой, а эллиптичность близка к нулю,
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что указывает на наличие линейного двулучепреломления [701]. При увеличении
размера зрачка фазовая задержка увеличивается, двулучепреломление глаза остается
линейным, а азимутальный угол изменяется без какой-либо явной тенденции.

Исследования in vivo деполяризации на таком же поляриметре [702] показали,
что для центральной части изображений степень поляризации равна 0,85 и 0,70,
соответственно для зрачка размером 2 мм и 5 мм. Степень поляризации уменьшается
к краям изображения. Было обнаружено, что глаз обладает несильными поляризую-
щими свойствами (в среднем ∼ 0,25 в центральной части), что связано с наличием
небольшого циркулярного двулучепреломления и дихроизма. Было также показано,
что отражение от ретинального слоя, который дает основной вклад в отражение све-
та, не зависит от состояния поляризации. В то же время исследования in vitro [703]
на отдельных роговицах млекопитающих с помощью такого же поляриметра-визуали-
затора матрицы Мюллера, но в проходящем свете показали, что двулучепреломление
роговицы близко к линейному. Несмотря на то что сама величина фазовой задержки
меняется от образца к образцу, ее величина постоянна в центре и увеличивается
к периферии роговицы. Дихроизм и поляризующая сила незначительны по величине.
Пространственные карты для степени поляризации показывают, что роговица в ос-
новном не деполяризует полностью поляризованный падающий свет.

В работе [705] показано, что эффект деполяризации света в нормальных глазах
молодых людей, как правило, мал, однако увеличивается с возрастом, а также при
наличии некоторых патологий и после рефрактивной хирургии [706]. Деполяризация
существенно влияет на оценки степени двулучепреломления сред глаза (роговицы
и ретины).

Исследования in vitro интактных возрастных хрусталиков человека (от 56 до
88 лет) [704] показали, что общая фазовая задержка мала и она уменьшается от
центра хрусталика к его периферии. Двулучепреломление линейное, уменьшается
от центра вдоль радиуса. Дихроизм и поляризующая силы малы, однако степень
деполяризации для исследуемых хрусталиков была на уровне 35%.

В работах [822, 823] методом матрицы Мюллера исследуется линейный дихроизм
ретинального нервного волоконного слоя и из этих измерений определяется его тол-
щина. Измерения дихроизма роговицы этой же группы представлены в работе [824].
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ОПТОТЕРМИЧЕСКОЕ, ОПТОАКУСТИЧЕСКОЕ

И АКУСТООПТИЧЕСКОЕ ВЗАИМОДЕЙСТВИЕ

СВЕТА С БИОТКАНЯМИ

Описываются оптотермическое, оптоакустическое и акустооптическое взаимодей-
ствия, включая сонолюминесценцию, в сильно рассеивающих средах и биологиче-
ских тканях. Обсуждаются основные механизмы взаимодействия и классификация
эффектов. Представлены оптотермический (фототермический) и оптоакустический
(фотоакустический) методы. Изложены основы оптотермической и оптоакустической
спектроскопии, томографии и микроскопии. Обсуждаются перспективные приложе-
ния и методы измерений.

4.1. Основные принципы и классификация

Оптотермический (ОТ) метод регистрирует зависящую от времени тепловую
энергию, выделяющуюся в ткани в процессе ее взаимодействия с импульсным или
модулированным по интенсивности оптическим излучением [5, 6, 25, 196, 204,
825–913]. Такое взаимодействие вызывает ряд термоупругих эффектов в биоткани,
в частности генерацию акустических волн. Регистрация акустических волн является
основой оптоакустических (или фотоакустических) методов [5, 6, 25, 196, 204,
828–862, 884, 885, 887–913]. Информативные возможности этого метода позволяют
оценивать тепловые, оптические и акустические свойства биоткани, зависящие от
особенностей ее структуры.

Для возбуждения теплового отклика биоткани можно использовать три режима
[5, 6, 25, 196, 828].

В первом из них импульс света (обычно от импульсного лазера) возбуждает
образец и сигнал регистрируется во времени с помощью датчика с малой инерцион-
ностью, соединенного с широкополосным усилителем. В этом случае для увеличения
отношения сигнал–шум используется усреднение сигнала и техника стробирования.

Во втором режиме используется источник света с модулированной (как правило,
по гармоническому закону) интенсивностью (мощная лампа или лазер непрерывного
действия) и низкочастотный датчик. Измерения производятся в зависимости от
частоты, а для подавления шумов применяется фазовое детектирование (синхронное
усиление сигнала на частоте модуляции).

В третьем режиме непрерывное возбуждение вызывает фотохимические реакции
и тепло, выделяемое в процессе каждой из них, регистрируется по повышению тем-
пературы.

В любом случае тепловые волны, возникающие из-за выделения тепла, приводят
к различным эффектам, дающим основу для ряда методов [5, 6, 25, 196, 828]:

— оптоакустический (ОА) или фотоакустический (ФА) метод (прямая или непря-
мая генерация звуковой волны);
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— оптотермическая радиометрия (ОТР) или фототермическая радиометрия (ФТР)
(регистрация инфракрасного теплового излучения);

— фоторефрактивные методы: термическое расплывание показателя преломления
среды, термический линзовый эффект, преломление зондирующего пучка, интерфе-
рометрия и дефлектометрия (регистрация пространственных вариаций показателя
преломления биоткани или окружающей среды);

— оптогеометрические методы (измерение деформации поверхности твердых тел
или изменения объема жидкостей);

— оптическая или лазерная калориметрия (измерение температуры).
Термин «оптоакустика» относится, прежде всего, к методам с временным разре-

шением с использованием импульсных лазеров и измерений профиля давления в био-
ткани [5, 25, 829, 831, 832]. Исторически термин «фотоакустика» был введен для
описания, в первую очередь, спектроскопических экспериментов с использованием
модулированного непрерывного излучения и фотоакустической ячейки [5, 828, 830,
833]. Однако в последние годы в связи с интенсивным развитием метода и его рас-
пространением не только на решение спектроскопических задач, но и на получение
изображений поглощающих неоднородностей в биотканях, термин «фотоакустика»
получает более широкое распространение в литературе [196, 204, 893–897, 899].

Схематическое представление некоторых методов ОТ и ОА/ФА, применяемых
для исследования биотканей, дано на рис. 4.1 [892]. Возбуждающий лазерный пучок
падает на поверхность образца, длина волны света настроена в резонанс с полосой
поглощения интересующего компонента биоткани, соответственно, оптическая энер-
гия поглощается средой. В конденсированной среде скорость распада возбужденных
состояний из-за столкновений гораздо выше, чем из-за радиационных процессов, по-
этому большая часть энергии превращается в тепло. Нагрев, зависящий от времени,
приводит ко всем упомянутым выше тепловым и термоупругим эффектам. В ОА-
или ФА-методах (см. 1 на рис. 4.1) микрофон или пьезоэлектрический датчик, на-
ходящийся в акустическом контакте с образцом, используется в качестве приемника
для измерения амплитуды или фазы результирующей акустической волны [5, 25,
196, 828–832]. В методе ОТР (см. 2 на рис. 4.1), удаленные ИК-приемники и ИК
ПЗС-камеры используются для оценки температуры поверхности образца и полу-
чения его термического изображения [5, 6, 25, 827, 828, 863–874]. Нагрев среды
меняет ее показатель преломления. Изменение показателя преломления материала
исследуемого образца или окружающего его газа можно зарегистрировать с помощью
интерферометра, измерения степени фокусировки или расфокусировки зондирую-
щего пробного лазерного пучка (метод «тепловой линзы», см. 3 на рис. 4.1) или
его отклонения (метод «дефлекции», см. 4 на рис. 4.1) при прохождении области,
возбуждаемой пучком лазера накачки [875–881].

Величины ОТ- и ОА/ФА-сигналов зависят от количества поглощенной и преоб-
разованной в тепло энергии, а также от термодиффузионных и термоупругих свойств
образца биоткани и его окружения. Предполагая, что безызлучательная релаксация
является основным процессом распада возбужденных состояний атомов и молекул
среды и что коэффициент экстинкции не очень велик, μad� 1 (d — длина цилиндра
внутри образца, занимаемого лазерным пучком), поглощенную энергию ET можно
оценить на основании закона Бера [5, 25]:

ET ≈ Eμad, (4.1)

где E — энергия падающего импульсного излучения, μa — коэффициент погло-
щения.
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Рис. 4.1. Схема некоторых оптотермических методов, применяемых для исследования биологи-
ческих тканей [892]: ΔTS — изменение температуры образца; ΔTG — изменение температуры
окружающего газа; dS — термоупругая деформация; ϕd — угол отклонения зондирующего
лазерного пучка. 1 — ОА-метод; 2 — ОТР-метод; 3 — метод «тепловой линзы»; 4 — метод

«дефлекции»

Поглощение энергии вызывает рост локальной температуры ΔT , определяемый
соотношением [5, 25]

ΔT = ET

cPV ρ
≈ Eμad

cPV ρ
= Eμa

πw2
bcP ρ

, (4.2)

где cP — удельная теплоемкость при постоянном давлении, V = πw2
bd — освещаемый

объем, wb — радиус лазерного пучка, а ρ — плотность среды. Предполагая, что
освещаемый (нагреваемый) объем среды расширяется адиабатически при постоянном
давлении, можно вычислить изменение объема по формуле

ΔV = π (wb + Δwb)
2 d− πw2

bd = βVΔT ≈ β
Eμad

cP ρ
, (4.3)

где Δwb — изменение радиуса нагреваемой лазерным пучком цилиндрической обла-
сти среды, а β — коэффициент объемного расширения.

Указанное расширение индуцирует волну, распространяющуюся в радиальном
направлении со скоростью звука. Соответствующее изменение давления Δp пропор-
ционально амплитуде механических колебаний ΔxT ∼ Δwb:

Δp = 2πfacvacρΔxT ∼ facvacρΔwb, (4.4)

где fac — частота акустических колебаний, а vac — скорость акустических волн
в среде.

Используя формулу (4.4) и принимая во внимание, что Δwb � wb, окончательно
находим:

Δp ∼ fac
wb

· βvac
cP

μaE. (4.5)
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Формулы (4.2)–(4.5) описывают принципы работы разнообразных ОТ- и ОА/ФА-
методов. Информация о коэффициенте поглощения μa на данной длине волны мо-
жет быть получена из прямых измерений изменения температуры ΔT (оптическая
калориметрия), изменения объема ΔV (оптогеометрический метод) или изменения
давления Δp (ОА- или ФА-методы). Используя связь фокусного расстояния «теп-
ловой линзы» fT , угла отклонения пробного лазерного пучка ϕd и фазового сдвига
в измерительном интерферометре Δψ с изменением температуры образца ΔT , можно
записать приближенные выражения, характеризующие фоторефрактивные методы,
в виде [5, 25]

1
fT

≈ dp
dn

dT
· ΔT

w2
b

(4.6)

для метода «тепловой линзы»,

ϕd ≈ 1
n
· dn
dT

· ΔT (4.7)

для метода «дефлекции»,
Δψ ≈ 2πdp

λp
· dn
dT

· ΔT (4.8)

для метода «фазового сдвига» (интерферометрия), где dn/dT — температурный
градиент показателя преломления среды (биоткани), dp — длина области перекрытия
пучков лазера накачки и пробного лазера, λp — длина волны пробного пучка.

Рассматриваемые эффекты возможны в газах, жидкостях и твердых телах. Обыч-
но исследуемая биоткань окружена газом (смесью газов, например воздухом) или
жидкостью (кровь, цереброспинальная жидкость, внутриглазная жидкость и т. д.),
следовательно, существует возможность одновременного наблюдения разнообразных
ОТ- и ОА-эффектов, связанных с переносом оптической интенсивности и распростра-
нением тепловых и акустических волн в биоткани и окружающей ее среде [5, 25].

Время задержки между оптическим и тепловым (акустическим) импульсами явля-
ется важным параметром ОТ- (или ОА-) методов, определяющим отношение сигнал–
шум. Например, импульсный ОА-метод характеризуется временем задержки между
оптическим и акустическим импульсами, равным [828]

τОА ≈ Rbd

vac
, (4.9)

где Rbd — расстояние между осью возбуждающего лазерного пучка и акустическим
приемником, а vac — скорость акустических волн в среде.

Временная задержка для метода «тепловой линзы» определяется временем рас-
пространения тепловой волны поперек пробного лазерного пучка радиуса wp [828]:

τOT ≈ (wp/2,4)
2

aT
, (4.10)

где
aT = kT

ρcP
(4.11)

— температуропроводность среды, kT — коэффициент теплопроводности, а ρ —
плотность среды. Когда длительность лазерного импульса τL много меньше τOT,
фокусировка пробного лазерного пучка позволяет увеличить время задержки между
оптическим и тепловым импульсами и тем самым улучшить характеристики метода.

Значения тепловых параметров (коэффициент теплопроводности kT и удельная
теплоемкость cP при постоянном давлении) и плотность ρ для многих биотканей
приведены в работах [2, 87].
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4.2. Метод ОА (ФА) газовой ячейки

Метод ОА (ФА) газовой ячейки был разработан еще в 30–80 годы прошлого
столетия для целей высокочувствительной спектроскопии газов, для которой нет
необходимости в длинных ячейках, как это требуется в обычной спектроскопии
поглощения при низких величинах поглощения, поскольку в ОА- (ФА-) методе
измеряемый сигнал определяется непосредственно коэффициентом поглощения μa,
а не произведением μalcell, где lcell — длина ячейки, как в обычной спектроскопии [25,
825]. В приложении к биомедицинским исследованиям метод газовой ячейки может
быть полезен при анализе состава выдыхаемого воздуха пациента. Для молекулярных
газов, когда преобладает безызлучательная релаксация возбужденных состояний,
зависящий от времени ОА- (ФА-) сигнал при возбуждении импульсом с энергией E
имеет вид [5, 6]

δP (t) ≈ (γ − 1) Eμa

πR2
G

exp
(
− t

τT

)
, (4.12)

где δP (t) — зависящее от времени t изменение давления; γ = cP /cV , а cP и cV , —
соответственно удельные теплоемкости при постоянном давлении и объеме; RG —
радиус газовой цилиндрической ячейки;

τT ≈ (RG/2,4)
2

aT
(4.13)

— время тепловой релаксации ячейки, а температуропроводность среды

aT = kG
ρGcV

, (4.14)

где ρG — плотность газа, а kG — теплопроводность газа. Для конденсированного
вещества aT определяется выражением (4.11).

Характеристическая длина температуропроводности (тепловая длина) является
важным параметром, который для импульсного возбуждения оценивается как [5, 6]

lT ≈ (4aT τL)1/2, (4.15)

где τL — длительность лазерного импульса.

4.3. Модуляционный (фазовый) ОА- (ФА-) метод

Частотный метод, в котором лазерный пучок мощности P , модулированный по
интенсивности с частотой ω, освещает образец, а акустический приемник регистри-
рует амплитуду модуляции δp(ω) и фазовую задержку Φp(ω) акустического сигнала,
позволяет провести количественные исследования биологических тканей [5, 6, 25,
828, 833]. В этом случае можно получить следующие выражения для δp(ω) и Φp(ω)
[5, 6, 25]

δp(ω) ≈
(
√
2 /2)(γ − 1)

Pμa

πR2
G

τT[
1 + (ωτT )2

]1/2 , (4.16)

Φp(ω) ≈ − arctg (ωτT ), (4.17)

где τT определяется выражением (4.13). Эти выражения применимы в тех же
пределах, что и формула (4.12); обозначения также совпадают с использованными
в выражении (4.12).
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ФА-метод с газовой ячейкой широко применяется в исследованиях оптических
и тепловых свойств конденсированных сред (жидкостей и твердых тел) [5, 6, 25,
828, 830]. Свет с интенсивностью, модулированной на частоте ω, поглощается
конденсированной средой и частично преобразуется в тепло, вызывая изменение
давления окружающего газа, которое, в свою очередь, регистрируется микрофоном.
Для описания ФА-сигнала используются три характерные длины: геометрическая d,
средняя длина свободного пробега фотона lph ≈ 1/μa (когда μa � μs) и «тепловая»
(термодиффузионная) lT ,

lT = (2aT /ω)1/2, (4.18)

где aT определяется соотношениями (4.11) или (4.14), в зависимости от исполь-
зуемого метода измерения. Существует шесть режимов газо-микрофонного метода,
основанных на различных соотношениях между тремя указанными длинами. Оче-
видно, что для оптически и термически толстых образцов (d > lT ≈ lph) генерируемый
ФА-сигнал подвержен насыщению, и таких ситуаций следует избегать [25]. Для
данного образца lT определяется частотой модуляции ω или длительностью им-
пульса (см. соотношение (4.15)). Для оптически и термически прозрачных образцов
(d ≈ lph + lT ) ФА-отклик также включает влияние задней поверхности образца,
следовательно, кроме шести упомянутых режимов возможны и некоторые другие.

В предположении, что свет поглощается в основном на поверхности образца, а
тепловой поток описывается одномерной моделью, фазовая задержка имеет вид [833]

tg Φp = tg (d/lT ) 1 +Rb exp (−2d/lT )

1−Rb exp (−2d/lT )
, (4.19)

где Rb = 1− b

1 + b
; b =

(
kTbρbcpb
kT ρcP

)1/2
; lT — длина диффузии тепла в биоткани (см. соотно-

шение (4.18)), а d — геометрическая длина образца (параметры материала подложки
помечены индексом b).

Выражение (4.19) показывает, что Φp линейно зависит от ω1/2, при условии
что Rb exp (−2d/lT ) � 1. Это условие обычно выполняется для термически толстых
объектов (d � lT ). Однако оно верно и для термически тонких объектов, если
эффузионные свойства образца и материала подложки близки друг к другу (b ≈ 1)

Φp ≈ d/lT ∼ ω1/2. (4.20)

В этом случае изображения отражают только распределение температуропровод-
ности образцов. Описанная в работе [833] ФА-ячейка использовалась в системе
лазерной визуализации биологических образцов. Она имела два плоских стеклянных
окна, разделенных 1 мм силиконовой прокладкой. Для обеспечения поглощения на
поверхности образец покрывался медной фольгой толщиной 5 мкм и помещался на
заднее окно ячейки. Модулированный по интенсивности (970 Гц) пучок света от
аргонового лазера (200 мВт) освещал образец со стороны фольги и поглощался
на поверхности. Образующаяся при этом акустическая волна распространялась по
образцу и с некоторой фазовой задержкой достигала границы образца с воздухом,
где ФА-сигнал детектировался микрофоном. Пространство между образцом и задним
окном заливалось прозрачным жидким парафином для предотвращения генерации
ФА-сигнала на поверхности фольги. Парафин служил также материалом подложки.
Наблюдаемая поверхность образца сканировалась с шагом в 25 мкм в пределах
100× 100 точек поперек лазерного пучка, сфокусированного до 40 мкм.

Было исследовано несколько типов биотканей: срез глаза собаки и почка мыши.
Из фазовых изображений можно получить температуропроводность для каждой точ-
ки. Например, температуропроводность зрительного нерва составила 1,9 · 10−7 м2/с.
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Точность этих измерений составляла несколько десятков процентов, главным образом
из-за трудности точного определения толщины образца. Рассчитанная длина диффу-
зии тепла составила около 8 мкм. Поэтому поперечное разрешение было ограничено
только диаметром лазерного пучка и минимальным шагом сканирования. Данный
метод может представлять интерес для изучения связи между тепловыми свойствами
и физиологическими функциями естественных биологических микроструктур, по-
скольку, в принципе, он не требует фиксации ткани. Метод относится к ФА-микро-
скопии (ФАМ).

Основные принципы ФАМ весьма просты [25, 834, 897, 904–908]. Простран-
ственно когерентное лазерное излучение служит пробным пучком, который можно
сфокусировать по крайней мере до 1 мкм. Сканирование сфокусированного лазерного
пучка по поверхности объекта и регистрация ФА-сигнала микрофоном или пьезодат-
чиком дают распределение оптических, тепловых и акустических свойств объекта.

ФАМ позволяет профилировать объект по глубине. При изменении длины волны
источника излучения меняется глубина проникновения света и ФА-сигнал генери-
руется на различной глубине. Метод в принципе позволяет анализировать и спек-
тральные свойства поглотителей и их распределение внутри биоткани. Другой способ
профилирования по глубине состоит в перестройке частоты модуляции. Это свойство
специфическое и характерно только для ФАМ. Глубина профилирования определя-
ется длиной диффузии тепла в среде (см. соотношение (4.18)) на данной частоте
модуляции. Например, для сильно поглощающего образца (μa ≈ 106 см−1) ФА-сигнал
может генерироваться на различных глубинах от 10−1 до 103 мкм при изменении
частоты модуляции от 100 МГц до 1 Гц.

4.4. ОА- (ФА-) метод с временным разрешением

Измерение профиля и амплитуды волны напряжения с использованием ОА/ФА-
спектрометра (см. рис. 4.2) в сочетании с измерением полного диффузного отраже-
ния позволяет определить по отдельности коэффициент поглощения и коэффици-
ент рассеяния образца биоткани. Коэффициент поглощения в рассеивающей среде
можно вычислить по профилю акустического сигнала только в том случае, когда
известна подповерхностная энергетическая освещенность. Для рассеивающих сред,
освещаемых широкими лазерными пучками (> 0,1 мм), эффект обратного рассеяния
приводит к подповерхностной плотности потока бо́льшей, чем у падающего пучка
(см., например, рис. 1.11 и 1.12 для кожи). Поэтому распределение амплитуды
исходного механического напряжения в биоткани по оси z (вглубь) имеет сложный
профиль с максимумом в подповерхностном слое, в полном соответствии с распре-
делением света по этой оси. Однако амплитуду напряжения в области, прилегающей
к освещаемой поверхности δp(0), и в области экспоненциального «хвоста», спада-
ющего в глубь образца биоткани, можно выразить как [829, 830, 840] (см. также
соотношение (1.36))

δp(0) = ГμaE(0) на поверхности (z = 0), (4.21)

δp(z) = ГμabsE0 exp (−μeffz) при z > 1/μeff, (4.22)

где
Г = β(vac)2/cT (4.23)

— безразмерный параметр Грюнайзена, cT — удельная теплоемкость ткани; bs —
фактор, учитывающий эффект дополнительной освещенности верхних слоев ткани
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за счет рассеяния назад, который увеличивает эффективную энергию, поглощае-
мую внутри среды; множитель exp (−μeffz) описывает экспоненциальное ослабле-
ние оптического излучения в среде, μeff определяется выражением (1.18); E(0) —
энергетическая освещенность в непосредственной близости к поверхности внутри
среды, а E0 — плотность энергии лазерного импульса, падающего на поверхность
образца (Дж/см2); остальные параметры даются формулами (4.2)–(4.5). Таким об-
разом, амплитуда ОА-давления зависит от плотности энергии лазерного импульса
и оптических параметров среды.

Для оптически толстых образцов [831, 840]

E(0) ≈ (1 + 7,1Rd)E0, (4.24)

где Rd — полное диффузное отражение.
Зависящий от температуры безразмерный параметр Грюнайзена Г пропорционален

доле тепловой энергии, конвертируемой в механическое напряжение. Для воды он
может быть выражен эмпирической формулой (см. работу [840])

Г = 0,0043 + 0,0053T , (4.25)

где температура T измерена в градусах Цельсия; для T = 37 ◦C Г ≈ 0,2.
Уравнения (4.21) и (4.22) справедливы при условии, что процесс нагрева про-

исходит намного быстрее, чем распространение механического напряжения в среде.
Действительно, благодаря высокой скорости света тепло под действием лазерно-
го импульса выделяется почти мгновенно и одновременно во всем освещаемом
объеме биоткани. Такой режим согласованного механического напряжения хорошо
выполняется при использовании наносекундных импульсов и позволяет эффективно
и с наименьшими искажениями генерировать волну давления [831, 832, 840].

Рис. 4.2. Опто/фотоакустический спектрометр для измерений in vitro оптических параметров
тканей [840]: SHC — преобразователь во вторую гармонику (532 нм); THC — преобразователь

в третью гармонику (355 нм)

Представленные на рис. 4.2 и 4.3 ОА/ФА-метод и аппаратура были успешно
использованы для измерения оптических параметров некоторых биотканей [840,
841]. Основные преимущества данного трехволнового лазерного ОА/ФА-спектро-
метра для измерения оптических свойств биотканей — использование акустическо-
го приемника на LiNbO3 (рис. 4.3), который обеспечивает высокую чувствитель-
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Рис. 4.3. Схема акустического преобразователя [840]

ность (∼ 100 нВ/Па) в сочетании с широким диапазоном ультразвуковых частот
(до 300 МГц), долговременной стабильностью и, следовательно, точной абсолютной
калибровкой [840]. По данным ОА/ФА-измерений для образцов аорты человека
(развитая фиброзная атеросклеротическая бляшка) были рассчитаны оптические
параметры, а именно: μa = 16,5; 3,53 и 0,15 см−1, и μ′

s = 72,1; 36,5 и 4,85 см−1,
соответственно на длинах волн 355, 532 и 1064 нм при толщинах образцов ∼ 3,
7 и 12 мм и среднеквадратичных отклонениях измерений соответственно ∼ 10, 15
и 50%. Можно измерять коэффициенты поглощения и рассеяния, комбинируя диф-
фузное отражение и ОА/ФА-метод [841]. Эти измерения на длине волны 1064 нм
дали μa = 0,53 ± 0,03 см−1 и μ′

s = 7,56 ± 0,92 см−1 для нормальной печени собаки.
Для коагулированной ткани наблюдался рост в 1,3 раза коэффициента поглощения
(μa = 0,71± 0,30 см−1) и в 2,6 раза коэффициента рассеяния (μ′

s = 19,9± 6,2 см−1).
Определение оптических свойств мягких биотканей в ближнем ИК-диапазоне с ис-
пользованием ОА/ФА-спектроскопии описано также в работе [845]. Некоторые дан-
ные по оптическим параметрам биотканей, полученные ОА/ФА-методом, приведены
в табл. 7.1.

Систематическое описание ОА/ФА-метода, генерации ОА/ФА-волн, их распро-
странения и регистрации представлено в работе [887]. Основное внимание уделено
получению акустических волн с максимальной амплитудой и минимальными иска-
жениями. Получение максимальной амплитуды важно для ОА/ФА-спектроскопии,
а минимальные искажения сигнала — основа для определения реального простран-
ственного распределения оптических свойств и получения неискаженных изображе-
ний биоткани.

4.5. Основы ОА/ФА-томографии и микроскопии

Концепция ОА/ФА-томографии (ОАТ/ФАТ) [196, 204, 831, 832, 838, 839, 843,
846, 848–857, 858, 860, 890, 891, 893–898, 904–951] иллюстрируется рис. 4.4 и 4.5.
Использование коротких лазерных импульсов определяет временную ограниченность
отклика исследуемой среды в виде изменения давления, получаемого в результа-
те лазерного нагрева. Это означает, что за время лазерного нагрева облучаемого
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объема биоткани индуцированные этим нагревом акустические волны не успевают
распространиться на заметное расстояние. В результате значительная часть энергии,
запасенная в объеме исследуемой неоднородности (опухоли, например), успевает
сформировать акустическую волну до того, как она начнет распространяться со
скоростью звука. В этом случае профиль индуцированного лазером давления точно
воспроизводит распределение поглощенной лазерной энергии.

Если длительность импульса лазерной накачки намного меньше, чем время термо-
диффузии, последним можно пренебречь, что известно как приближение локального
нагрева. В этом случае акустическая волна p(r, t), достигающая приемника в точке r
в момент времени t, связана с локальным поглощением энергии H(r, t) следующим
волновым уравнением [196, 829, 890]:

∂2p(r, t)

∂t2
−∇2p(r, t) = βvac

cT

∂H(r, t)
∂t

, (4.26)

где t = tvac; скорость звука vac предполагается постоянной; H(r, t) — функция
источника тепла, определяемая как отнесенная к единице времени и объема тепло-
вая энергия, полученная от источника света и почти пропорциональная искомому
оптическому коэффициенту поглощения. Другие параметры были определены выше.
Решение уравнения (4.26) можно записать в виде интеграла от функции источни-
ка H(r, t):

p(r, t) = βvac
4πcT

∫ ∫ ∫
∂H(r′, t′)

∂t′
dr′

|r− r′| , (4.27)

где t′ = t− |r− r′|. Функцию источника H(r, t) можно переписать как произведение
чисто пространственной части (оптическое поглощение) на чисто временную (энергия
лазерного возбуждения), т. е.

H(r, t) = I0A(r)S(t), (4.28)

где I0 — масштабный множитель, пропорциональный интенсивности падающего
излучения; A(r) описывает оптические поглощающие свойства среды в точке r, а S(t)
описывает форму падающего импульса. Подстановка выражения (4.28) в (4.27) дает

p(r, t) = I0βvac
4πcT

∫ ∫ ∫
A(r′)dS(t′)

dt′
dr′

|r− r′| . (4.29)

Это равенство определяет решение прямой задачи — расчета величины давления
вне биоткани по известным поглощающим свойствам среды и профилю лазерного
импульса.

Для получения изображения поглощающей неоднородности необходимо решение
обратной задачи. Известны ее решения для планарной, сферической и цилиндриче-
ской геометрий (см. ссылки в работе [890]). Эти точные решения требуют больших
вычислительных затрат и в большинстве случаев сводятся к более эффективным
аппроксимациям [890]. На практике расстояние между ОА/ФА-источниками и при-
емником намного превышает длину волны высокочастотных ОА/ФА-волн, которые
используются для получения изображений. При этом условии хорошим приближе-
нием для решения обратной задачи является следующий алгоритм обратной проек-
ции [890]:

A(r) = C
∫ ∫

SD

dSD cos (ϕD)1
t

∂p(r0, t)
∂t

∣∣∣∣
t=|r0−r|/vac

, (4.30)
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Рис. 4.5. Принципиальная схема лазерной ОА/ФА-системы визуализации для диагностики
раковой опухоли кожи: а — режим отражения и б — ОА/ФА-сигналы (переменное давление),
измеренные in vivo в опухолевой ткани (сплошная линия) и нормальной ткани (штриховая
линия) для модели карциномы молочной железы мыши [832, 838]. Во время эксперимента
акустический преобразователь несколько сдавливал ткань, поэтому все глубины кажутся

немного меньшими, чем они были на самом деле

где C — постоянная, SD — поверхность детектирования, а ϕD — угол между
нормалью к dSD и вектором r− r0 (вектором, направленным из точки детектирования
в точку реконструкции).

Подчеркнем, что это модифицированная обратная проекция величины
1
t

∂p(r0t)
∂t

.

Эта обратная проекция аналогична используемой в рентгеновской компьютерной
томографии (КТ). В рентгеновской КТ обратная проекция строится по траекториям
лучей, тогда как в ОАТ/ФАТ — по сферическим поверхностям с центрами на
приемнике и с радиусами, определяемыми временем распространения акустического
возмущения.
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В отличие от волн фотонной плотности, акустические волны, благодаря зна-
чительно меньшему (на два–три порядка) рассеянию этих волн в биотканях по
сравнению с оптическими волнами, обеспечивают доставку минимально искажен-
ной диагностической информации со значительных глубин внутри биоткани до
поверхности органа человека [890]. Это ключевое положение лазерной ОА/ФА-
визуализации, связанное с независимостью пространственного разрешения метода
от рассеяния света. Кроме того, низкая чувствительность к светорассеянию по-
могает искусственно создавать более однородное распределение света в объеме,
представляющем диагностический интерес, что важно для равномерной засветки
всех поглощающих неоднородностей. Свет как носитель информации о структуре
биоткани заменяется бегущей акустической волной, которая имеет профиль, сходный
с профилем распределения света, и доносит его до акустического приемника без
изменения. Контраст изображения зависит, в первую очередь, от оптических свойств
биоткани, а именно коэффициента поглощения, а разрешение определяется свойства-
ми акустических волн. Широкополосная регистрация ультразвука позволяет точно
воспроизвести исходное распределение давления в облучаемом объеме. Профили
давления, регистрируемые в момент их прихода, несут информацию о размерах,
оптических свойствах и локализации макронеоднородностей биотканей, например
таких как опухоли. Высокая чувствительность приемников акустических волн (ти-
пичное значение ∼ 5 В/бар) позволяет регистрировать повышение температуры всего
на 0,1 мК в опухоли размером 2 мм, расположенной на глубине 5 см, поскольку такое
изменение температуры достаточно для генерации сигнала давления с амплитудой,
в 10 раз превышающей уровень шума [831, 832, 838].

На рис. 4.4 и 4.5 представлены два типа ОАТ/ФАТ, работающие в режиме пропус-
кания и в режиме отражения. Первый из них может применяться для диагностики
рака молочной железы, а второй — для обнаружения рака кожи. Матрица из воло-
конно-оптических жгутов доставляет энергию ближнего ИК-излучения импульсного
Nd:YAG-лазера на поверхность груди (см. рис. 4.4 а) [832, 838]. Матрица из пьезо-
электрических приемников считывает временные профили индуцированных лазером
акустических волн. Электронная система оцифровывает профили зарегистрирован-
ных сигналов, усиливает, фильтрует и передает на компьютер для дальнейшей
обработки данных и реконструкции изображения. В качестве примеров на рис. 4.4 б
и 4.4 в показаны профили давления, записанные для однородного фантома биоткани
на основе Интралипида [887] и фантома молочной железы (рассеивающий коллаге-
новый гель с «опухолью» в виде 2-мм сферы из геля, окрашенного гемоглобином)
[832, 838]. Биполярный сигнал, приходящий с глубины около 5 см, представляет
2-мм сферическую «опухоль». Наклон общего профиля давления обусловлен экспо-
ненциальным уменьшением лазерной энергии, поглощенной средой фантома. Норми-
рованный и отфильтрованный выходной сигнал свободен от высокочастотных шумов
и других искажений и может быть использован для реконструкции изображения.
Реконструированные трехмерные изображения можно получить после записи как
минимум двух матриц сигналов, измеренных под углом 90 град по отношению друг
к другу.

Отражательная ОАТ/ФАТ-система содержит волоконно-оптическую систему до-
ставки света с одним пьезоэлектрическим датчиком и сконструирована так, что аку-
стическую волну можно регистрировать в месте лазерного облучения (см. рис. 4.5а)
[831, 832, 838]. Особенностью этой системы получения изображений является ее
высокое пространственное разрешение (до нескольких микрометров), поэтому ши-
рина полосы акустического приемника должна быть как можно большей (около
300 МГц в данном случае). Соответственно, длина волны лазера и длительность им-
пульса должны быть выбраны таким образом, чтобы профили давления получались
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с максимальным контрастом на границах слоев биоткани. На рис. 4.5 б показаны
профили сигналов переменного давления по оси z, полученные на мыши in vivo. Одна
молочная железа мыши имела опухоль (карциному протока), локализованную под
кожей, диаметром около 5–6 мм и толщиной около 0,5 мм (гистологическое иссле-
дование было проведено после завершения экспериментов). Опухоль была окружена
сферической областью усиленного кровообращения. Две поверхности опухоли —
передняя и задняя, изображаются как два максимума ОА/ФА-сигнала на аксиальном
профиле. Для получения трехмерных изображений нужно сканировать ОА/ФА-
рефлектометр по области, представляющей диагностический интерес. В литературе
описаны разнообразные ОА/ФА-томографические и микроскопические системы [834,
837, 839, 843, 846, 848–860, 890, 891, 893–898, 904–946], включая эндоскопические
[947–952].

Одна из схем ОА/ФА-маммографа, разработанного в университете Твенте (Ни-
дерланды), представлена на рис. 4.6 [932, 933]. На рис. 4.7 (цветная вклейка) пока-
заны ОА/ФА-послойные изображения (рис. 4.7 в) правой груди 57-летней женщины
с инвазивной карциномой протоков с нейроэндокринной дифференциацией, получен-
ные с помощью этого ОА/ФА-маммографа. Для сравнения показаны также рент-
геновская маммограмма (рис. 4.7 а) и изображение, полученное при ультразвуковом
исследовании (рис. 4.7 б). Представленный на этих изображениях общий вид опухоли
указывает на ее доброкачественность. ОА/ФА-послойные изображения (рис. 4.7 в)
показывают, что наиболее интенсивный ОА/ФА-сигнал распределен в форме коль-
ца. Такое распределение можно отнести к сильному поглощению за счет высокой
плотности сосудов на периферии опухоли. Расстояние между соседними слоями
изображения составляет 1 мм, при этом первый слой отстоит на 9,5 мм вниз от
освещаемой поверхности груди.

Фотоакустическая микроскопия (ФАМ) темного поля с ультразвуковым раз-
решением была предложена для минимизации помех из-за сильного ФА-сигнала,
генерируемого поверхностными структурами биоткани при ее освещении прямым
лазерным пучком [6, 891, 897]. Однако главное ограничение ФАМ темного поля
связано с низкой освещенностью объекта. Напротив, для ФАМ с оптическим разре-
шением (ОР-ФАМ) (см. рис. 4.8), которая использует дифракционно ограниченные
сфокусированные лазерные пучки, значительное рассеяние и поглощение света в био-
логических тканях ограничивает проникновение излучения в биоткань примерно
в пределах одной оптической транспортной длины свободного пробега, ltr ∼ 1 мм.
В этом смысле ОР-ФАМ базируется на режимах с большой долей баллистических
и квазибаллистических фотонов, для которых наличие сигналов от поверхности не
так критично. Поэтому ОР-ФАМ-метод позволяет использовать коммерческие мик-
роскопы светлого поля, обеспечивающие дифракционно ограниченную фокусировку
оптического излучения.

Как показано на рис. 4.8 а, в качестве источника возбуждения ОР-ФАМ ис-
пользуется лазер на красителе с накачкой от Nd:YLF-лазера [897]. Длительность
лазерного импульса составляет 7 нс, а частота повторения импульсов, управляемая
внешним триггером, может достигать 5 кГц. Пучок света от лазера на красителе
предварительно ослабляется перед прохождением через пространственный фильтр
(ПФ) (диафрагма диаметром 25 мкм), а затем фокусируется объективом RMS4X
Thorlabs с числовой апертурой NA = 0,1, эффективным фокусным расстоянием
45 мм и рабочим расстоянием 18,5 мм. Расстояние между ПФ и линзой объектива
составляет примерно 400 мм. Оптический светоделитель, расположенный между ПФ
и линзой объектива, позволяет регулировать фокус и настраивать оптическую си-
стему через окуляр. Две прямоугольные призмы образуют кубик с зазором 0,1 мм
между ними. Этот зазор заполняется силиконовым маслом, которое имеет показа-
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Рис. 4.6. Схематическое представление ОА/ФА-маммографа [932]

тель преломления, близкий к показателю преломления стекла (соответственно 1,4
и 1,5), но имеет существенно меньший акустический импеданс по сравнению со
стеклом (соответственно 0,95 · 106 N · с/м3 и 12,1 · 106 N · с/м3). Таким образом, слой
силиконового масла оптически прозрачен, но обладает акустическим отражением
и действует как делитель оптических и акустических пучков. Ультразвуковой пре-
образователь (V2022-BC, Olympus-NDT) с центральной частотой 75 МГц, полосой
пропускания 80% и активным элементом диаметром 6,4 мм крепится к вертикальной
части нижней призмы. Плоско-вогнутая линза с 5,2-мм радиусом кривизны и 6,4-мм
апертурой крепится к нижней части кубика и служит акустической линзой (NA
равно 0,46 в воде, а диаметр фокуса 27 мкм). Поскольку эта линза также функци-
онирует как отрицательная оптическая линза, то ее действие на оптический пучок
компенсируется положительной оптической линзой, размещенной в верхней части
кубика. Линза с высокой акустической числовой апертурой погружена в резервуар
с водой. Окошко в нижней части емкости для воды закрыто пластинкой из оптически
и акустически прозрачного полиэтилена. Подопытное животное располагается под
резервуаром с водой так, чтобы исследуемая область была непосредственно под
прозрачным окном. Ультразвуковой гель (Clear Image, SonoTech) накладывается на
исследуемую область для обеспечения акустической связи.

ФА-сигнал, регистрируемый ультразвуковым преобразователем, сначала уси-
ливается на 48 дБ с помощь двух последовательных усилителей ZFL 500LN
(Mini-Circuits), а затем оцифровывается с помощью 14-битной цифровой платы сбора
данных CompuScope 14200 (Gage Applied Sciences). Двумерное (2D) растровое ска-
нирование (x–y) в сочетании с разрешенным во времени ультразвуковым сигналом
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дает 3D-информацию. 2D-сканер управляется с помощью отдельного компьютера,
который также запускает компьютер для сбора данных и лазер накачки. Сигнал
запуска синхронизирован с генератором тактовой частоты платы сбора данных. Для
простоты растровое сканирование осуществляется перемещением вместе резервуара
с водой и животного в горизонтальной плоскости (x–y). Одномерный ФА-сигнал
(А-скан) для каждой горизонтальной точки регистрируется в течение 1 мкс при
частоте дискретизации 200 MS/с.

Изображение, полученное с помощью ОР-ФАМ, формируется путем объединения
различных А-сканов для ФА-сигнала с разрешением во времени, которое может
быть представлено как 3D-изображение, или 2D-изображение поперечного сечения
(В-скан), или изображение проекции максимальной амплитуды сигнала.

Рис. 4.8. Схематическое представление фотоакустического микроскопа (ФАМ) светлого по-
ля — ФАМ с оптическим разрешением (ОР-ФАМ) (а) и увеличенный фрагмент схемы,
демонстрирующий, как организовано освещение биоткани сфокусированным лазерным пучком
с фокусом, совмещенным с фокусом конфокальной приемной акустической системы (б) [897]

Благодаря использованию в ОР-ФАМ перестраиваемого лазера на красителе
оказывается возможным проводить спектральные измерения, что важно для визуа-
лизации сосудистой системы и количественной оценки относительной концентрации
оксигемоглобина (HbO2) и дезоксигемоглобина (HbR) в отдельных микрососудах,
поскольку спектр поглощения гемоглобина зависит от степени его оксигенации. При
условии, что в видимой области спектра HbR и HbO2 являются двумя доминирую-
щими поглотителями в крови, коэффициент поглощения крови может быть рассчитан
по формуле [939]

μa (λi) = εHbR (λi) · [HbR] + εHbO2 (λi) · [HbO2] , (4.31)

где μa (λi) — коэффициент поглощения крови на длине волны λi; εHbR (λi)
и εHbO2

(λi) — коэффициенты молярной экстинкции, а [HbR] и [HbO2] — концентра-
ции HbR и HbO2 соответственно.
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Кроме того, коэффициент поглощения μa (λi) может быть определен из ФА-из-
мерений, поскольку ФА-сигнал p (λi,x, y, z) пропорционален произведению μa (λi)
и локальной плотности оптической энергии E (λi,x, y, z) (см. (4.22)). Предполагая,
что плотность оптической энергии не зависит от длины волны, в уравнении (4.31)
μa (λi) можно заменить на p (λi,x, y, z) и рассчитать [HbR] и [HbO2] в относительных
единицах. Поскольку εHbR (λi) и εHbO2 (λi) хорошо известны [953], то достаточны
измерения только на двух длинах волн, чтобы определить концентрации [HbR]
и [HbO2]. Тем не менее, измерения для большего количества длин волн позволяют по-
высить точность измерений. На основании измеренных концентраций [HbR] и [HbO2]
можно рассчитать степень насыщения крови кислородом sO2:

sO2 = [HbO2]

[HbR] + [HbO2]
. (4.32)

Для демонстрации возможности определения и визуализации в сосудах sO2 in vi-
vo бестимусная безволосая мышь (Hsd: Athymic Nude-Foxn1NU, Harlan Co.; масса
тела ∼ 20 г) снабжалась чистым кислородом, а также были обеспечены измерения
на двух длинах волн: 586 нм (изобестическая точка — одинаковое поглощение окси-
и дезоксигемоглобина) и 606 нм (доминирующее поглощение дезоксигемоглобина).
На рис. 4.9 (цветная вклейка) представлено изображение микрососудистой сети уха
мыши в виде псевдоцветов от синего до красного, отображающих степень насы-
щения крови кислородом sO2. При этом амплитуда ФА-сигнала, измеренная для
изобестической точки, показана в виде яркости пикселей. В этом случае ОР-ФАМ
позволяет получить картины пространственного распределения sO2, в том числе
выявить поведение степени оксигенации при переходе от артерий к венам. Как
правило, sO2 монотонно уменьшается с уменьшением диаметра сосуда в прекапил-
лярной артерии. Для артериол, обозначенных на рис. 4.9 как a1–a3, значения sO2
равны 0,97 ± 0,01, 0,92 ± 0,01 и 0,91 ± 0,01 соответственно для сосудов диаметром
> 20 мкм, 10–20 мкм и < 10 мкм. Затем sO2 продолжает снижаться с увеличением
диаметра сосуда в посткапиллярных венулах. Для венул, обозначенных на рис. 4.9
как v3–v1, значения sO2 равны 0,85± 0,01, 0,82± 0,01 и 0,73± 0,02, соответственно
для сосудов диаметром < 10 мкм, 30–40 мкм и > 50 мкм. Следует отметить, что
измеренные величины sO2 несколько выше значений в норме, так как подопытные
животные находились под системной гипероксией.

Итак, многоспектральная оптоакустическая томография (МСОАТ) позволяет по-
лучать изображения биотканей, дающие информацию о функциональных состояниях
этой ткани на молекулярном уровне. В рамках МСОАТ получают изображения
для нескольких длин волн возбуждения и в результате спектральной обработки
изображения находят биораспределение различных эндогенных молекул по их спе-
цифическим спектрам.

Другим примером приложения МСОАТ является ее использование для контра-
стирования экзогенных красителей [922, 923, 940–942]. Часто необходимость до-
полнительного контрастирования за счет введения экзогенных красителей является
принципиально важной, например при диагностике заболеваний, когда поглощение
естественных хромофоров оказывается недостаточным или их поглощение лежит
вдали от окна прозрачности биоткани, или многие хромофоры имеют сильно перекры-
вающиеся линии поглощения. С технической точки зрения для успешной реализации
МСОАТ необходимо использовать контрастирующие вещества с высоким поглоще-
нием в ближней ИК-области и с узкими линиями поглощения. Кроме того, важна
скорость распространения агента по организму и время его задержки в отдельных
тканях и органах. Все эти параметры определяют качество полученных изображений,
динамический характер диагностики и токсичность препарата. Идеальным с этих
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точек зрения является краситель индоцианиновый зеленый (ИЦЗ) [954]. На рис. 4.10
(цветная вклейка) представлены динамические in vivo МСОАТ-изображения ИЦЗ,
транспортируемого в почки мыши [924, 955]. На ОА-«срезе» в области почек хорошо
видны структуры биоткани — полая и воротная вены, обе почки и позвоночник,
что соответствует изображениям криосрезов ткани в этой области. На избранных
изображениях ОА-«среза», полученных для одиночных лазерных импульсов на одной
длине волны 800 нм, близкой к максимуму поглощения ИЦЗ, хорошо видно повы-
шение контраста изображений по мере поступления красителя (рис. 4.10 в). Пред-
ставление изображений в виде дифференциального контраста еще больше выделяет
контрастирующее действие ИЦЗ (рис. 4.10 г). Суммарная карта, представляющая
распределение ИЦЗ в одном и том же животном, полученная методом спектрального
разделения после регистрации изображений на нескольких длинах волн (750, 770,
790, 810, 830, 850, 870, 890 и 910 нм) (рис. 4.10 д), хорошо согласуется с областями
повышенного контраста для изображений на рис. 4.10 г [924, 955].

4.6. Оптотермическая радиометрия

Импульсный лазерный нагрев биоткани вызывает изменение температуры и со-
ответствующую модуляцию ее теплового (инфракрасного) излучения. Это составля-
ет основу импульсной оптотермической/фототермической радиометрии (ОТР/ФТР)
[153, 826–828, 864–874, 886, 956–959]. Максимум интенсивности теплового излу-
чения живых объектов попадает в область длин волн вблизи 10 мкм. Детальный
анализ формирования ОТР/ФТР-сигнала требует знания распределения температуры
внутри образца, температуропроводности биоткани, ее коэффициентов поглощения
на длинах волн возбуждения μa и испускания μ′

a (∼ 10 мкм). В то же время, знание
некоторых параметров, упомянутых выше, позволяет использовать измеренный сиг-
нал ОТР/ФТР для реконструкции, например, распределения по глубине величины
коэффициента поглощения μa [864, 870].

Характерное время теплового отклика биообъекта определяется его размером R0
(для цилиндрической формы — радиусом) и температуропроводностью материала aT

(см. уравнения (4.10) и (4.13)):

τT ∼ (R0)
2

aT
. (4.33)

Экспериментальные значения температуропроводности aT некоторых биотканей
человека представлены в табл. 4.1. Для многих мягких биотканей эти значения лежат
в достаточно узких пределах, определяемых температуропроводностью компонентов
биоткани: гидратированный коллаген типа I (50% воды), 1,03 · 10−7 м2/с и чистая
вода, 1,46 · 10−7 м2/с [867, 868]. Поэтому характерное время термического отклика
для различных органов обусловлено, главным образом, их размерами и может быть
оценено как 10−3 с для клетки, 3 · 10−2 с для малого кровеносного сосуда, 102 с для
пальца и более чем 104 с для цельной руки.

Для длительности лазерного импульса, много меньшей времени тепловой ре-
лаксации образца τT , нормированный к энергетической экспозиции и начальной
температуре (нормированная температура поверхности) сигнал ОТР/ФТР, наведен-
ный в однородном, поглощающем и рассеивающем, образце определяется следующи-
ми выражениями, выведенными, соответственно, из закона Бугера–Ламберта–Бера
и диффузионного приближения [870]:

Sr(t) = δ

1− δ2
[
exp (δ2αt) erfc (δ

√
αt ) − δ exp (αt) erfc (

√
αt )
]
, (4.34)
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Т а б л иц а 4.1
Экспериментальные значения коэффициента температуропроводности aT биологических тка-

ней человека [2]

Биоткань aT ,
10−7 м2/с Примечания

Мышца, подмышка
0,60
1,00
1,30

In vivo; 0,45 мм
In vivo; 0,90 мм
In vivo; 0,90 мм

Мышца, бедро 0,545
0,963

In vivo; 0–1 мм
In vivo; 1–2 мм

Кожа

0,4–1,6
0,82–1,2

In vivo
In vitro, от комнатной

температуры до температуры
тела

Почка 1,32 In vitro, 5 ◦C, 84% воды

Сердце 1,48 In vitro, 5 ◦C, 81% воды

Селезенка 1,38 In vitro, 5 ◦C, 80% воды

Печень 1,50 In vitro, 5 ◦C, 77% воды

Мозг 0,44–1,4
In vitro, от комнатной

температуры до температуры
тела

Мозг, белое вещество 1,35 In vitro, 5 ◦C, 71% воды

Мозг, серое вещество 1,43 In vitro, 5 ◦C, 83% воды

Мозг, цельный 1,37 In vitro, 5 ◦C, 78% воды

Кровь, гемолизированная
Кровь, плазма

1,19
1,21

Измерения мощности,
использовалась тепловая

модель

Зубы 4,09 —

Sr(t) = δ

{
A

1− δ2d

[
exp (δ2d αt) erfc (δd

√
αt ) − δd exp (αt) erfc (

√
αt )
]
+

+ B

1− δ2t

[
exp (δ2t αt) erfc (δt

√
αt ) − δt exp (αt) erfc (

√
αt )
]}
. (4.35)

Здесь δ = μa/μ′
a, α = (μ′

a)2aT , δd = μd/μ′
a, δt = (μa + μ′

s)/μ′
a,

erfc (x) = 2√
π

x∫

0

e−ξ2 dξ

— дополнительная функция ошибок, A и B определены в диффузионной теории.
Соответствующие распределения температуры в однородных и слоистых образцах
приведены в работе [870].
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Поверхностный радиометрический сигнал Sr(t) в некоторый момент времени t
есть сумма вкладов со всех глубин в биоткани в этот момент t. Излучение с больших
глубин ослабляется из-за поглощения инфракрасного излучения в образце до того,
как оно достигнет приемника. Поскольку начальная температура поверхности из-
вестна, распределение температуры по глубине образца можно извлечь из измерений
Sr(t). Обратный ОТР/ФТР-метод, осуществляющий преобразование температуры
поверхности как функции времени в распределение температуры по глубине, описан
в работе [870].

На рис. 4.11 показаны результаты ОТР/ФТР-экспериментов, выполненных на
коже с использованием импульсного лазера на красителе с длиной волны 577 нм
и длительностью импульса 1 мс [870]. Радиометрические сигналы регистрировали
от здоровых на вид участков кожи запястья белокожего добровольца, а также от
области на запястье, занятой капиллярной гемангиомой. Энергия лазерного импульса
поддерживалась равной 100 мДж на площади около 20 мм2. Инфракрасный тепловой
сигнал от освещаемой области регистрировался HgCdTe-фотоприемником, имеющим
чувствительную площадку в 1 мм2 в спектральном диапазоне от 8 до 12 мкм. Сигнал
приемника через согласующий усилитель с частотным диапазоном от 0 до 1,5 МГц
поступал на цифровой осциллограф, где и записывался. Время дискретизации со-
ставляло от 10 до 50 мкс на одно измеренное значение, после каждого лазерного
импульса накапливалось 10000 значений измеренных данных. Чувствительность при-
емника составляла около 50 мВ/ ◦C. Для снижения шума производилось усреднение
по 20 импульсам.

Рис. 4.11. ОТР/ФТР-профилирование кожи по глубине [870]. Графики показывают распреде-
ление температуры для здорового участка кожи (а) и пещеристой гемангиомы (б). Виден пик
температуры на глубине 80 мкм, отражающий присутствие подповерхностного поглотителя

Рассчитанные распределения внутренней температуры для здоровых участков
запястья и капиллярной гемангиомы показаны на рис. 4.11 а и 4.11 б. На глубине
близи 80 мкм имеется заметный пик температурного профиля, свидетельствующий
о присутствии поглотителя под поверхностью. Ограничение возможностей этого
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метода связано с тем, что профили поглощения можно снимать только до глубины
500 мкм из-за слишком сильного затухания сигнала. К счастью, наиболее интересные
структуры кожи находятся от ее поверхности до глубины примерно в 600 мкм.

С одной стороны, неопределенность в определении положения внутренних тем-
пературных слоев увеличивается с глубиной залегания слоя и, теоретически, чем
выше расположена поглощающая неоднородность, тем точнее ее локализация [870].
Однако из-за близости или перекрытия сосудов гемангиомы с меланиновым слоем
эпидермиса, который также дает сильное поглощение и, соответственно, сильный
тепловой отклик, одноволновый импульсный метод ОТР применим для точного
определения глубины залегания капиллярной гемангиомы только в том случае, если
кровеносные сосуды находятся глубже 100 мкм [871]. Когда кровеносные сосуды
находятся близко к слою эпидермального меланина или перекрываются с ним, для
определения глубины локализации гемангиомы следует пользоваться двухволновым
методом (585 и 600 нм). Теоретически и экспериментально при измерениях in vivo
было показано, что двухволновый метод применим для диагностики разнообразных
капиллярных гемангиом, имеющих различия в объеме крови, размерах кровеносных
сосудов и их распределении по глубине [871, 872]. Это обусловлено использованием
прямого разностного подхода, в котором глубина залегания сосуда определяется из
взвешенной разности температурных профилей, независимо реконструированных по
двум измерениям на разных длинах волн.

При помощи импульсной ОТР/ФТР-визуализации в сочетании с последующим
многомерным анализом данных была показана возможность получения морфологи-
ческой информации из упрощенной двумерной модели кровеносного сосуда [886].

Импульсный ОТР/ФТР-метод имеет хорошие перспективы в исследовании опти-
ческих и тепловых свойств биотканей in vitro и in vivo [863–870]. Например, после-
довательности (пары) инфракрасных эмиссионных изображений, зарегистрированных
после импульсного лазерного облучения, были использованы для определения тем-
пературопроводности биоматериала с высокой точностью [868]. В результате была
определена средняя температуропроводность пленочной структуры гидратированного
(50% воды) коллагена типа I (модельный фантом кожи) при комнатной температуре
(22 ◦C), полученная из 60 пар записанных инфракрасных эмиссионных изображений,
которая оказалась равной aT = (1,03± 0,07) · 10−7 м2/с (ср. табл. 4.1).

ОТР/ФТР-метод с временным разрешением использовался для определения ко-
эффициентов поглощения зубной эмали и дентина на длинах волн 2,79; 2,94; 9,6
и 10,6 мкм [827]. Эти данные приведены в табл. 7.1. Знание коэффициентов погло-
щения на этих длинах волн принципиально важно для разработки эффективных
технологий абляции твердой зубной ткани с использованием эрбиевых [Er:YSGG
(2,79 мкм) и Er:YAG (2,94 мкм)] и CO2 (9,6 и 10,6 мкм) лазеров. С другой стороны,
метод ОТР может быть использован и в диагностических целях. Например, при
зондировании зубной ткани лазерным излучением видимой и ближней ИК-области
спектра можно обеспечить профилометрию ткани с целью выявления скрытых кари-
озных полостей или осуществить мониторинг процесса абляции твердых тканей зуба
при лечении кариеса.

В частотном ОТР/ФТР-методе модулированное по интенсивности на определен-
ной частоте лазерное излучение используется для получения частотно-зависимых
ОТР/ФТР- (ЧЗ-ОТР/ФТР-) сигналов от поглощающих ИК-свет дефектов биотка-
ни [873, 874, 956–959] (рис. 4.12 и 4.13). Важность этого метода для стоматологии
обусловлена его потенциальными возможностями при выявлении поражений зубной
ткани на ранних стадиях развития кариеса, когда требуется высокое пространствен-
ное разрешение, порядка размеров трещин и небольших лунок, и глубина зондиро-
вания внутрь твердой ткани порядка 100–300 мкм. ЧЗ-ОТР/ФТР обладает гораздо
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более высоким отношением сигнал–шум, чем его импульсный аналог, и фиксирован-
ной глубиной зондирования для одной частоты модуляции. Для формирования изоб-
ражения либо источник, либо приемник должен быть локализован. Фототермическая
визуализация обычно реализуется в виде сканирующей микроскопии с локализо-
ванным источником. Модуляция температуры дает возможность тепловой энергии
диффузно достигать поверхности с глубины, примерно равной тепловой длине, опи-
сываемой выражением (4.15). Рассеивающие частицы, находящиеся в пределах долей
тепловой длины от источника, в основном определяют контраст радиометрических
изображений. При изменении тепловой длины, например путем перестройки частоты
модуляции лазерного пучка, область образца, дающая вклад в изображение, также
меняется, а именно уменьшается с ростом частоты.

Комбинация методов ЧЗ-ОТР/ФТР и ЧЗ-ЛЮМ (люминесцентного) в качестве
средства быстрой диагностики обеспечивает количественное определение глубоких
трещин эмали, дентина и подповерхностных слоев зубов человека с высоким про-
странственным разрешением, а также степени деминерализации и кариеса [873,
874, 956–959]. Для частот модуляции лазерного излучения в диапазоне от 10 Гц
до 10 кГц было обнаружено, что ОТР/ФТР-изображения дополнительны по от-
ношению к ЛЮМ-изображениям, что является следствием дополняющей природы
безызлучательных (тепловых) и радиационных (люминесцентных) процессов распада
возбужденных состояний, ответственных за генерацию ОТР/ФТР- и ЛЮМ-сигналов
соответственно. Измерения производились на длинах волн 488, 659, и 830 нм.

Схематически ЧЗ-ФТР-ЛЮМ-метод представлен на рис. 4.12 а. Когда модулиро-
ванное по интенсивности лазерное излучение падает на поверхность зуба, то свет
преобразуется в тепло (изменение температуры < 1 ◦C), которое движется в глубь
ткани в виде волны тепловой энергии и генерирует ФТР-сигнал. Этот же свет
возбуждает модулированную по интенсивности флуоресценцию (люминесценцию) на
больших, чем длина волны лазера, длинах волн. Эта волна интенсивности люминес-
ценции (ЛЮМ) исходит от приповерхностных структур зубной ткани и определяется
оптическими характеристиками ткани. Изменения в микроструктуре зуба, например
из-за кариеса, вызывают соответствующие изменения оптических и тепловых свойств
зубной ткани и, как следствие, частотно-зависимых ФТР-ЛЮМ-откликов. Амплиту-
ды и фазы этих откликов различны для здоровой, деминерализованной и кариозной
эмали.

На рис. 4.12 б представлена экспериментальная установка, реализующая ЧЗ-ФТР-
ЛЮМ-метод [956]. Полупроводниковый лазер на длине волны 659 нм с выходной
мощностью 130 мВт и размером пучка ∼ 5,6 мм используется в качестве источника
света. Модуляция интенсивности лазера через источник его питания осуществляется
от внутреннего генератора синхронного усилителя, используемого в цепи детекти-
рования сигнала. Интенсивность излучения лазера модулируется по гармоническому
закону. Исходящий от зуба переменный инфракрасный ФТР-сигнал собирается с по-
мощью параболического зеркала с родиевым покрытием и передается на HgCdTe-де-
тектор, спектральный диапазон которого при температурах жидкого азота составляет
2–12 мкм с пиковой обнаружительной способностью ∼ 5 · 1010 см ·Гц1/2 ·Вт−1. Его
активная площадка равна 1 мм2. ФТР-сигнал предварительно усиливается и затем
поступает на синхронный усилитель, и далее на компьютер. Модулированный по
интенсивности сигнал флуоресценции (люминесценции) от зуба поступает через
отрезающий оптический фильтр (715 нм) на кремниевый фотодиод. Фильтр из цвет-
ного стекла блокирует лазерное излучение, отраженное и рассеянное от зуба. Для
контроля модулированного сигнала люминесценции используется второй синхронный
усилитель. Оба синхронных усилителя управляются от компьютера.
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Рис. 4.12. Схематическое представление ЧЗ-ФТР-ЛЮМ метода (а), lT — тепловая длина;
и вид экспериментальной установки для комбинированного мониторинга состояния тканей

зуба (б) [956]

В работе [956] с использованием описанной установки исследовалась эффек-
тивность ЧЗ-ФТР-ЛЮМ-метода для мониторинга и количественной оценки кариеса
зубов. Искусственный кариес создавался в извлеченных молярах человека (n = 15)
с использованием подкисленного геля (pH 4,5), который применялся в течение
10 или 40 дней. ФТР-ЛЮМ-сигналы до деминерализации ткани и во время ее
деминерализации измерялись при сканировании частоты модуляции в пределах
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1 Гц–1 кГц. В качестве «золотого стандарта» определения степени деминерализации
материала использовали поперечный микрорадиографический анализ, который поз-
волял делать надежное заключение о потере минеральной составляющей биоткани
и глубине залегания искусственно деминерализованных поражений. Для обработки
ФТР экспериментальных данных по получению зависящих от времени изменений
теплофизических параметров в процессе деминерализации использовалась соответ-
ствующая теоретическая модель. Рост деминерализации сопровождался увеличением
рассеивающих свойств и ухудшением теплопроводности. Увеличение коэффициента
рассеяния света проявлялось в уменьшении сигнала люминесценции за счет увели-
ченного рассеяния как падающего, так и конвертируемого излучения. Зависимости
амплитуды и фазы ФТР- и ЛЮМ-сигналов от частоты модуляции для образца
зуба до и после 5- или 10-дневной деминерализации представлены на рис. 4.13.
Там же даны результаты денситометрии соответствующих микрорадиографических
изображений эмали зуба, которые позволяют визуализировать область поражения
и количественно определить потери минеральной составляющей биоткани. Таким
образом, была продемонстрирована достаточно высокая чувствительность ЧЗ-ФТР-
ЛЮМ-метода к изменению степени минерализации биоткани, которая обусловлена
соответствующими изменениями оптико-теплофизических свойств ткани, что откры-
вает возможность эффективной ранней диагностики кариеса [958, 959].

4.7. Оптотермическая спектроскопия и визуализация

Метод отклонения пробного лазерного пучка, основанный на определении терми-
чески индуцированного градиента показателя преломления внутри образца (см. урав-
нение (4.7)), описан в работе [875]. По измерениям отклонения пучка пробного
He:Ne-лазера и оценкам изменения показателя преломления установлено, что пучок
от диодного лазера (1480 нм) перегревает воду до ∼ 200 ◦C. Найдена зависимость
профиля температуры внутри пучка диодного лазера и вокруг него от длительно-
сти и мощности лазерного импульса. Определен оптимальный (безопасный) режим
рассечения оболочки zona pellucid преэмбриона сфокусированным лазерным пучком
(1480 нм), а именно, длительность импульса � 5 мс при мощности лазера ∼ 100 мВт.

Как и в обычной абсорбционной спектроскопии, основной информацией, получа-
емой с помощью лазерной оптотермической (ОТ) (или фототермической, ФТ) спек-
троскопии, является зависимость коэффициента поглощения от длины волны μa(λ).
Однако существенная разница заключается в том, что, в отличие от абсорбционной
спектроскопии, где для измерения малых величин поглощения требуются большие
длины пути света в исследуемом материале, поскольку интенсивность прошедшего
света определяется произведением μa(λ) · l, где l длина образца, в ФТ-спектроскопии
регистрируется сигнал, прямо пропорциональный коэффициенту поглощения μa(λ),
аналогично как и в ФА-спектроскопии (см. формулы (4.2), (4.6)–(4.8)). Например,
в обычной абсорбционной спектроскопии для измерения поглощения на длине оп-
тического пути в 300 нм (типичный размер вытянутой митохондрии) при точности
измерения интенсивности света порядка 0,5%, минимальный регистрируемый коэф-
фициент поглощения (μa)min ≈ 1,5 · 102 см−1 [25]. Такая чувствительность недоста-
точна для изучения клеточных структур, которые обычно имеют существенно более
низкий коэффициент поглощения.

ФТ-спектроскопия на основе перестраиваемых лазерных источников обеспечивает
чувствительность к поглощению по меньшей мере на четыре–пять порядков выше,
чем обычная абсорбционная спектроскопия, и тем самым — возможность измерения
локальных спектров поглощения субклеточных структур с разрешением 0,1–1 нм [5,
6, 25, 826–828]. В частности, ФТ-спектральное определение только трех основных
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поглощающих компонентов биологических клеток, таких как цитохром-c (Cyt-c),
Р450, и цитохром-c-оксидаза (Cyt-c-оксидаза), с различными полосами поглоще-
ния вблизи 450 нм, 550 нм и 700–900 нм соответственно [960] может дать много
потенциальных применений ФТ-спектроскопии в биохимии клетки, так как эти
компоненты участвуют в таких важных клеточных процессах, как апоптоз, кинетика
лекарственных препаратов и преобразование энергии. Наличие перестраиваемых
лазеров в видимой и ближней ИК-области спектра дает возможность исследовать
и другие клеточные компоненты, такие как Cyt-a (605 нм) и Cyt-c-оксидаза с медным
A-центром (CuA) в восстановленной (620 нм) и окисленной (820 нм) формах, так
и с медным B-центром (CuB) в окисленной (680 нм) и восстановленной (760 нм)
формах.

Измерение ФТ-отклика различных форм гемоглобина позволяет оценивать био-
химические процессы, происходящие в кровеносных сосудах, на уровне отдельного
эритроцита. Как и в обычной спектроскопии, возможно использование специфи-
ческих полос поглощения эритроцитов: полосы Соре на 415 нм (окси-) и 425 нм
(дезокси-), полос на 542 нм и 578 нм (окси-), а также полос 554 и 760 нм (дезокси-),
с максимальной разницей в поглощении между окси- и дезоксигемоглобином на
675 нм и минимальной на 760 нм. В то же время поглощение на изобестической
длине волны 805 нм не зависит от степени оксигенации гемоглобина, а только от
количества в крови эритроцитов и белых кровяных клеток (лейкоцитов). Лейкоциты
поглощают на длинах волн 525–565 нм и 750–830 нм за счет поглощения цитохро-
ма-c и цитохрома-c-оксидазы соответственно. Все эти различия в спектрах позволяют
регистрировать отдельные эритроциты среди белых кровяных телец в лимфотоке,
например [961]. Возможно также детектирование патологических клеток (например,
раковых клеток среди нормальных лейкоцитов), которые существенно не отличаются
по поглощению от окружающих клеток, но специфичны по ФТ-отклику, обусловлен-
ному формой клетки и ее структурой.

Технической платформой для получения ФТ-изображений (ФТИ) клеток является
хорошо разработанная оптическая микроскопия, которая позволяет обеспечить зна-
чительную гибкость в выборе алгоритма получения сигнала и существенно упрощает
процедуру исследования клеток и тканей этим методом. Тем не менее, большин-
ство описанных ФТИ-методов использует сканирование сфокусированного лазерного
пучка поперек клеток, что требует значительных затрат времени. Например, для
ФТИ одной клетки методом тепловой линзы с хорошим разрешением, порядка 1 мкм,
потребовалось сканирование сфокусированного лазерного пучка примерно в течение
часа [962]. Очевидно, что метод сканирования подходит только для обеспечения
высокого пространственного разрешения в неподвижных живых клетках. Чтобы
избежать трудоемкой процедуры сканирования и сделать возможным исследование
динамических процессов в клетке, метод широкопольной ФТИ [963, 964] был адап-
тирован для использования в цитометрии in vivo непосредственно в сосудах [961].
В этой схеме ФТ-изображение от одной клетки получают в течение 0,1 с после ее
облучения одиночным импульсом лазера с длительностью 8 нс и широким пучком
(диаметром 15–25 мкм), покрывающим всю клетку.

ФТИ высокого разрешения с высокой чувствительностью можно реализовать пу-
тем регистрации индуцируемой лазерным излучением температурнозависимых изме-
нений показателя преломления среды вокруг поглощающих микро- и нановключений
ткани или клетки (см. рис. 4.14). Например, ФТИ-системы цитометрии in vivo осно-
ваны на облучении поглощающих наноразмерных структур, которые перемещаются
в сосудистом русле отдельно или в составе клеток, сфокусированным излучением
лазера накачки с коротким импульсом и регистрации тепловых эффектов методом
визуализации фазового контраста (рис. 4.15) [961, 963, 965], тепловой линзы [877,
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966] или конфокальной термолинзы [967] с помощью коллинеарного второго лазер-
ного импульса, который зондирует уже нагретые первым импульсом клетки.

Взаимодействие лазерного излучения с поглощающими микро- и нанострукту-
рами клетки (маломасштабные вариации гемоглобина и меланина, соответственно
в эритроцитах или клетках меланомы, и/или экзогенные маркирующие наночасти-
цы) может сопровождаться различными ОТ- (ФТ-) явлениями (см. рис. 4.14) [966].
Поглощение лазерного пучка поглощающей неоднородностью вызывает следующие
явления: нагрев (повышение температуры ΔT ), вторичное инфракрасное излучение
(ОТР/ФТР-метод, см. разд. 4.6); фотомеханическое напряжение (ΔF ); тепловое рас-
ширение (ΔL); акустические и ударные волны (Δp, см. разд. 4.4 и 4.5); испарение,
образование пузырьков и кавитацию (при высокой энергии импульса), а также
изменения показателя преломления (Δn). В общем, все эти явления могут быть
использованы для обнаружения поглощающих включений клеток и тканей.

В основном, два оптотермических метода хорошо подходят для анализа клеток —
это уже описанный ранее ФА-метод (см. разд. 4.1–4.5) и ФТИ-метод, который мо-
жет быть реализован в виде техники «тепловой линзы» или других модификаций.
Принцип работы ФТ фазово-контрастной микроскопии, подходящей для регистра-
ции микро- или наномасштабных поглощающих включений клетки или биоткани,
представлен на рис. 4.15. Он основан на использовании двух лазерных пучков: от
лазера накачки, селективно нагревающего включение, и от измерительного лазе-
ра, считывающего информацию о неоднородностях показателя преломления среды,
окружающей поглощающую неоднородность [877]. Соответственно рис. 4.16. иллю-
стрирует временную динамику тепловых полей, образующихся вокруг нанообъекта
цилиндрической формы при поглощении короткого лазерного импульса для трех
интервалов времени после импульса лазера, t3 > t2 > t1 [877].

Рис. 4.14. Лазерно-индуцированные фототермические (ФТ) и связанные с ними явления,
возникающие вокруг поглощающих микро- или наноразмерных клеточных или тканевых
включений (эндогенных или экзогенных) диаметра 2R � λ, λ — длина волны лазерного

излучения [966]

7*
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Рис. 4.15. Принцип работы ФТ фазово-контрастной микроскопии микро- или наномасштабных
поглощающих включений клетки или биоткани на основе двух лазерных пучков — от лазера
накачки, селективно нагревающего включение, и от измерительного лазера, считывающего

информацию о неоднородностях показателя преломления окружающей среды [877]

Согласно принципу Аббе, свет не позволяет получать адекватное изображе-
ние объекта, структурные элементы которого меньше, чем дифракционный предел
RD ∼ 0,61λ/NA в дальнем поле [226]. Однако при получении изображения, осно-
ванного не на взаимодействии света с самим объектом, а на генерации лазерно-
индуцированного теплового поля вокруг объекта (рис. 4.16), позволяет преодолеть
ограничение Аббе [877]. Это происходит потому, что тепловое поле содержит ин-
формацию о размерах и форме поглощающих микро- и нано-включений клетки или

Рис. 4.16. Временная динамика тепловых полей, образованных вокруг нанообъекта радиуса R
при поглощении короткого лазерного импульса: а — температурные профили вдоль оси x
(сплошные линии, RT — радиус расплывания теплового поля за время t) за время, прошедшее
после импульса лазера (t1 и t2), и дифракционно-ограниченное оптическое изображение
нанообъекта (пунктирная кривая), дифракционный предел RD ∼ 0,61λ/NA; б — границы рас-
пределения температурных полей от нагретого лазером нанообъекта цилиндрической формы

для трех интервалов времени после импульса лазера, t3 > t2 > t1 [877]



4.7. Оптотермическая спектроскопия и визуализация 197

биоткани даже при его расширении в результате диффузии тепла. Таким образом,
анализ пространственной структуры теплового поля, когда оно сформировалось на-
столько, чтобы быть зарегистрированным оптически, позволяет реализовать ФТИ
наномасштабных включений и получать действительную информацию об их разме-
рах [877].

Если длительность лазерного импульса τL значительно короче, чем время тепло-
вой релаксации наномасштабных объектов τT (т. е. τL � τT ), то начальная граница
вызванного лазерным излучением распределения температуры ΔT (r, t) совпадает
с геометрией поглощающего включения. Например, для включений с тремя основ-
ными формами: сферы с радиусом R � λ, цилиндра с радиусом Rc � λ и дли-
ной l (l � Rc), а также плоской круговой пластины с радиусом Rp и толщиной d
(d � λ,Rp) — время тепловой релаксации τT можно оценить следующим обра-
зом [877] (см. также формулы (4.10) и (4.11)):

τT = R2/6,75aT — сфера, (4.36)

τT = (Rc)2/4aT — цилиндр, (4.37)

τT = d2/8aT — круговая пластина. (4.38)

Используя формулы (4.36)–(4.38) и измерение τT путем мониторинга тепловой
волны, исходящей от объекта, можно реконструировать сам объект, размеры которого
меньше, чем λ, если известен коэффициент диффузии тепла в окружающей среде aT .
Например, для сферических объектов с R = 50 нм, 500 нм и 5 мкм, оценки величи-
ны τT для параметров воды, окружающей объект (aT = 1,44 · 10−3 см2/с) (см. фор-
мулу (4.11)), дают примерно 4 нс, 0,4 мкс и 40 мкс соответственно. Теоретический
предел для этого метода характеризуется временем преобразования поглощенной
световой энергии в тепловую (т. е. τT = τNR), который для типичных параметров
биологических сред соответствует минимально определяемому размеру поглощающей
неоднородности, ∼ 0,1–1 нм.

Важно, что время акустической релаксации τОА (уравнение (4.9)) всегда короче,
чем время тепловой релаксации τT (см. уравнения (4.10), (4.11), (4.36)–(4.38)),
кроме случая очень малых размеров поглощающей неоднородности, определяемых
соотношениями (4.36)–(4.38) при τОА = τT . Поэтому размеры порядка 0,1–1 нм,
когда эти два характеристических времени равны, можно считать предельными для
использования ФТ-метода.

Поскольку тепловое поле сохраняет информацию о форме и размерах погло-
щающей неоднородности, анализ формы теплового поля позволяет восстановить
размер и форму этой неоднородности (см. рис. 4.6 б). Такой подход можно исполь-
зовать при регистрации сравнительно больших частиц в ближнем поле R > RD/5
(> 50 нм). В частности, если длина цилиндра l или радиус плоской структуры Rp
превышают λ, такие объекты могут быть частично видны в оптическом микроскопе
с дифракционным ограничением. Измерение времени охлаждения этих частиц вместе
с использованием соотношений (4.37) и (4.38) дает дополнительную информацию
о об их невидимых в микроскоп наноразмерных параметрах, таких как диаметр
цилиндра или толщина плоской структуры. В частности, при переходе от моделей
к реальным биологическим объектам такая информация может иметь важное значе-
ние для исследования тромбоцитов, хроматина ядер клеток, филаментов в клетках
и мышечной ткани, или митохондрий, имеющих форму эллипсоида. Особенно это
важно для мониторинга таких процессов, как рост или изменение пространственной
структуры клеточных и тканевывх структур при различных внешних воздействиях
(например, радиации, лекарственных препаратов и пр.).
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Лазерно-индуцированные термические эффекты в области нанообъектов могут
быть зарегистрированы при измерениях температурно-зависимых изменений показа-
теля преломления окружающей их среды Δn с помощью широкопольной фазовокон-
трастной визуализации с использованием второго коаксиального пробного лазерного
пучка (рис. 4.5). При прохождении расстояния dp в этой нагреваемой среде пробный
пучок приобретает фазовый сдвиг [876, 965] (см. основное уравнение (4.8)):

Δψ = 2πdp(r)
Δn(r, t)
λp

= 2π
dn

dT
dp(r)

ΔT (r, t)
λp

. (4.39)

Первый пучок накачки (нагрева) после прохождения объекта фильтруется с по-
мощью фильтра Цернике, имеющего круглую форму, что хорошо подходит для
лазерных измерений (рис. 4.15). После фильтрации интерференция невозмущенной
и возмущенной компонент зондирующего пучка обеспечивает преобразование фазо-
вых изменений, которые обусловлены тепловыми полями в плоскости объекта, в про-
странственное распределение интенсивности, которое уже регистрируется с помощью
ПЗС-камеры в виде изображения. Такое изображение называют ФТ-изображением.
Оно получается без лазерного сканирования с помощью лишь одного импульса зон-
дирующего лазера с относительно широким диаметром пучка [963, 966]. С помощью
аналогичной схемы может быть реализован мультиплексный термолинзовый метод
получения изображения без сканирования пучка на ПЗС-камере, в которой каждый
пространственно ограниченный пиксель эквивалентен отдельному фотоприемнику
с малым отверстием [877, 964].

Зондирующий пучок дифрагирует на сравнительно больших неоднородностях,
сравнимых с длиной волны (R ∼ λ), или пространственно перераспределяется в ши-
роком спектре углов при взаимодействии с наноразмерными структурами (R � λ),
что при малой числовой апертуре (NA) объектива может привести к потери ин-
формации, поскольку часть фотонов, рассеянных неоднородностью, не доходит до
фотоприемника. Изначально, сразу после действия лазера накачки, распределение
температуры совпадает с геометрией поглощающей неоднородности. Затем диффу-
зия тепла приводит к увеличению размера теплового отклика среды, RT (эффект
«размытия»), который становится больше размера неоднородности R. Максимальная
чувствительность ФТИ ожидается для RT = RD, когда большая часть дифрагирован-
ной энергии попадает в объектив. Размер исходной неоднородности может быть вос-
становлен с помощью формул (4.36)–(4.38) путем измерения эволюции температуры
вне дифракционного пятна по крайней мере для двух различных моментов времени
в той же точке пространства или одновременно в различных пространственных
точках. При RT � RD потери энергии дифрагированного света можно скомпенси-
ровать увеличением энергии пробного пучка. Иммерсионные объективы с высокой
числовой апертурой позволяют собирать дифрагированную (перераспределенную)
энергию в пределах угловой апертуры, близкой к оптимальной [877] и, следователь-
но, контролировать изначально высокий уровень температуры вокруг объекта сразу
после лазерного импульса накачки. Такой ФТИ-режим может дать самую высокую
чувствительность (для объектов размером порядка 1 нм) на основе мониторинга
усредненных временных изменений интенсивности света в дифракционном пятне,
которое сохраняет размер в процессе быстрого охлаждения.

Временная форма сигнала ФТ представляет собой высокой начальной пик, за счет
быстрого нагрева мишени, и намного более низкий экспоненциальный хвост, соответ-
ствующий времени охлаждения нагретой поглощающей неоднородности (рис. 4.17).
Температура повышается практически мгновенно и в первый момент повторяет про-
странственное распределение поглощенной энергии, определяемое пространственны-
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Рис. 4.17. Типичная форма временного импульсного ФТ-отклика [966]

ми распределениями пучка лазера накачки и коэффициента поглощения неоднород-
ности.

Например, ФТИ-метод с разрешением во времени, не требующий сканирова-
ния лазерного пучка, был использован в фототермической проточной цитометрии
(ФТПЦ) [961, 966, 968]. В методе ФТПЦ отдельные клетки, движущиеся в потоке
и представляющие интерес для исследователя, облучаются пучком импульсного лазе-
ра накачки, в качестве которого часто используется перестраиваемый по длине волны
параметрический генератор света (ПГС) с типичными параметрами: диапазон длин
волн 410–2300 нм, длительность импульса 8 нс, энергия в импульсе 0,1–1000 мкДж,
частота повторения импульсов 10 Гц. Лазерно-индуцированные температурно-зави-
симые изменения показателя преломления клетки преобразуются в ФТ-изображение
с помощью коллинеарного зондирующего лазерного пучка, получаемого от генера-
тора сдвига на комбинационном рассеянии с длиной волны 639 нм, длительностью
импульса 13 нс и энергией в импульсе 10 нДж. Для регистрации изображения ис-
пользуется ПЗС-камера с типичными параметрами: размер пикселя 20 мкм, светочув-
ствительная площадка 512 × 512 пикселей, кадровая скорость 12 кадров в секунду
(FPS) и скорость оцифровки 14 бит на частоте 1,3 МГц. Профили интенсивности
пучков лазера накачки и зондирования должны быть достаточно гладкими, что
контролируется ПЗС-камерой. Для цитометрии пределы регулирования размеров
пучков составляют 10–50 мкм. Поскольку лазерные пучки практически целиком
покрывают исследуемую клетку, то для формирования ФТ-изображения требуется
лишь один импульс накачки. Обычно запуск импульса накачки осуществляется от
сигнала фотодиода, который в свою очередь получает сигнал от непрерывного He-Ne-
лазера малой интенсивности в момент пересечения его пучка исследуемой клеткой
в потоке [881].

В частности, в режиме фазового контраста для получения изображений зонди-
рующего лазерного пучка могут быть использованы коммерческие фазовоконтраст-
ные микрообъективы (20×) и коаксиальный четверть-волновый фильтр Цернике
(см. рис. 4.15) [966]. В зависимости от решаемой задачи диаметры пучков лазеров на-
качки и зондирования могут регулироваться в пределах 20–40 мкм и 15–25 мкм, со-
ответственно. При наличии достаточных расстояний между соседними движущимися
клетками могут быть использованы круговые лазерные пучки (рис. 4.18, цветная
вклейка, левый и средний). При малых расстояниях между клетками (более плотные
потоки клеток) эксперименты могут быть выполнены с помощью зондирующего пуч-
ка линейной или эллиптической конфигурации (рис. 4.18, справа). Важно отметить,
что ФТ-метод позволяет in vivo детектировать и визуализировать клетки с малым
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поглощением (например, нормальные и апоптозные лейкоциты или раковые клетки),
а также измерять скорость движения клеток в кровеносных и лимфатических сосудах
на основе различия в их интегральном и локальном поглощении, обусловленном
конкретными хромофорами и пигментами [876–881, 963, 966, 970, 971].

В проточном режиме разрешение ФТ-изображений (δPT) клеток и других струк-
тур, движущихся в сосудах, зависит в основном от разрешения объектива микро-
скопа, δOPT = 0,61λ/NA, где λ — длина волны, а NA — числовая апертура; темпе-
ратурного разрешения, δT ≡ lT = (4aT τL)1/2 [877] (см. формулу (4.15)]; искажений
за счет движения, δF = VFτL, которые происходят из-за перемещения клетки за
время экспозиции или за время между двумя зондирующими импульсами [971]; и от
разрешения системы регистрации, в частности ПЗС-камеры, δCCD = P/M (где P —
размер пикселя, а M — оптическое увеличение) в плоскости анализа:

δPT =
{
(δOPT)2 + (δT )2 + (δF)2 + (δCCD)2

}1/2
=

=
{
(0,61λ/NA)2 + 4aT τL + (VFτL)2 + (δCCD)2

}1/2
, (4.40)

где aT — температуропроводность, τL — длительность лазерного импульса, VF — ско-
рость потока. Для типичных параметров, используемых в экспериментах: τL = 8 нс,
λ ≈ 500 нм, aT = 1,44 · 10−3 см2/с (вода), NA = 0,4 (20-кратное увеличение),
P = 20 мкм, M = 100, δOPT ≈ 760 нм, δCCD = 200 нм (т. е. δCCD < δOPT), δT ≈ 69 нм,
тогда без влияния потока (т. е. VF = 0) ФТ-разрешение δPT ≈ 763 нм (т. е. главным
образом зависит от оптического разрешения). Даже для максимально возможного
оптического разрешения, δOPT ≈ 250 нм (при NA = 1,25), влияние диффузии тепла
на разрешение по-прежнему незначительно, � 4% (δPT ≈ 259 нм), что связано с ис-
пользованием очень короткого лазерного импульса.

Максимальное значение скорости потока клеток, которое еще не искажает
ФТ-изображение в процессе лазерной экспозиции, можно оценить исходя из значе-
ния наихудшего разрешения по другим параметрам (т. е. оптического разрешения,
δF � δOPT и δT < δOPT):

(VF)max � δOPT/τL. (4.41)

Тогда для представленных выше параметров (VF)max � 31 м/с при разрешении по-
рядка 259 нм. Таким образом, при достаточно коротком времени воздействия можно
получать изображения с высоким разрешением без снижения этого разрешения на
высоких скоростях потоков клеток. Это справедливо и для получения изображений
методом одного пробного пучка, алгоритм которого подходит для сравнительно силь-
но поглощающих клеток, таких как эритроциты и клетки меланомы. Однако исполь-
зование дифференциального алгоритма получения ФТ-изображений со значительной
временной задержкой между двумя зондирующими импульсами может ухудшить
разрешение при исследованиях в потоке. Чтобы избежать этой проблемы, могут
быть использованы лазеры с высокой частотой следования импульсов (до 100 кГц),
а также высокоскоростные ПЗС-камеры (до 104 кадров в секунду) [971].

В термолинзовой модификации ФТПЦ лазерно-индуцированные неоднородности
показателя преломления вокруг клеток вызывают дефокусировку коллинеарного зон-
дирующего лазерного пучка. Как правило, это высокостабилизированный по интен-
сивности лазер непрерывного действия. Временной интегральный ФТ-отклик всей
клетки регистрируется благодаря дефокусировке этого маломощного пучка. Степень
дефокусировки детектируется фотодиодом, стоящим за малым отверстием [966]. Этот
режим обеспечивает мониторинг интегрального ФТ-отклика клетки ΔT (t) с времен-
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ным разрешением (∼ 3 нс). В первом приближении ФТ-отклик клетки может быть
описан как [877, 966]

ΔT (t) ≈ ΔTmax

[
exp
(
− t

τT

)
− exp

(
− t

τRT

)]
, (4.42)

где ΔTmax — максимальный подъем температуры облученной клетки, τT — время
тепловой релаксации (для сферической частицы радиуса R τT определяется соотно-
шением (4.36)), а τRT — характерное время подъема температуры [877]. Для неболь-
ших клеток (например, эритроцитов мелких животных) с радиусом R = 2,5 мкм,
τT оценивается как, равное 10 мкс. Время подъема температуры (τRT) в основном
определяется самым длинным временем в следующем ряду: время безизлучатель-
ной релаксации (τNR), время отклика фотодетектора (τPH), длительность лазерного
импульса (τL) и время усреднения температуры самой клетки (τТА), которое опре-
деляется скоростью диффузии тепла от нагретых локальных поглощающих структур
клетки [966]. Для относительно однородных клеток (например, эритроцитов) τТА ≈ 0
и поскольку τNR ≈ 0,01 нс, τPH ≈ 3 нс, то τRT ≈ τL ≈ 8 нс; для неоднородных клеток
(например, лейкоцитов) τТА ≈ 200–400 нс [966] и тогда τRT ≈ τТА. Во многих случаях
τRT < τT и ФТ-отклик демонстрирует крутой начальный пик нагревания поглоща-
ющей неоднородности и длинный экспоненциальный «хвост», характеризующий ее
остывание с характерным временем τT ≈ 10–30 мкс в зависимости от размера вклю-
чения (см. рис. 4.17). Этот результат соответствует теоретически возможной макси-
мальной скорости ФТ-анализа клеток: fcell ≈ 1/τT ≈ 104–105 кл/с. Для достижения
предельной скорости анализа клеток необходимо использовать лазеры с высокой
скоростью повторения импульсов. Наличие длинного «хвоста» у ФТ-отклика (напри-
мер, для больших клеток, см. рис. 4.17) может повлиять на перекрытие откликов
от последовательно движущихся клеток, однако в пролетной цитометрии это не
так важно, поскольку клетки за счет своего движения покидают область лазерного
возбуждения после однократной экспозиции.

В условиях in vivo клетки могут очень быстро проходить через измерительный
объем, поэтому одновременное получение ФТ-изображения и измерение методом
«тепловой линзы», которые дополняют друг друга и вместе дают более полную
информацию о типе клеток, является ключевым моментом в ФТПЦ. Комбинирован-
ный режим осуществляется при направлении двух зондирующих пучков различных
длин волн отдельно на ПЗС-камеру (ФТИ, импульсное излучение на 639 нм) или на
фотоприемник с малым отверстием (ФТ-линза, непрерывное излучение на 633 нм).
Взаимное влияние излучения различных длин волн, особенно непрерывного He-Ne-
лазера (633 нм) на ПЗС-камеру и импульса лазера накачки на фотоприемник, можно
предотвратить с помощью спектральной фильтрации.

Рисунок 4.19, слева (а–в), демонстрирует полученные методом «термолинзы»
типичные линии развертки для ФТ-сигнала от клеток в зависимости от интерва-
ла времени, которое им требуется для пересечения зоны облучения [880, 961].
ФТ-сигналы от эритроцитов в потоке представлены исключительно положительными
компонентами (рис. 4.19, слева), что указывает на стандартный линейный ФТ-от-
клик от клеток при низком уровне энергии лазерного излучения накачки. Разница
в амплитудах сигналов указывает на разницу в среднем поглощении и показывает
естественную вариабельность параметров эритроцитов. Рисунок 4.19, слева (б), де-
монстрирует возможность детектирования одиночных эритроцитов в потоке лимфы
при низкой энергии лазерного излучения накачки, когда из-за низкого поглощения
лимфоциты не дают заметных ФТ-сигналов. Лазерно-индуцированное повреждение
кровеносных сосудов приводит к быстро растущему числу эритроцитов, попадаю-
щих в лимфатические сосуды, что легко регистрируется методом «тепловой линзы»
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(рис. 4.19, слева (в)) [880]. Следующая развертка для ФТ-сигналов от эритроци-
тов в том же лимфатическом сосуде, но при относительно более высоком уровне
энергии лазера накачки, показывает наличие поврежденых эритроцитов (рис. 4.19,
слева (г)). Наличие только негативного ФТ-сигнала говорит о развитии сильных
доминирующих нелинейных эффектов (например, микропузырьков вокруг сильно
поглощающих зон клетки). Наличие положительных и отрицательных компонентов
в развертке ФТ-сигнала (рис. 4.19, слева (д)) указывает на неинвазивные условия для
лимфоцитов (которые имеют более высокий порог фотоповреждения) и инвазивные
условия для эритроцитов (которые имеют низкий порог фотоповреждения) для одина-
кового уровня энергии лазера накачки. Различия в оптических свойствах нормальных
и раковых клеток, в особенности связанные с митохондриальным распределением,
которые могут быть визуализированы с помощью ФТИ-метода, должны позволить
использовать ФТПЦ для распознавания этих клеток.

ФТ-идентификация клеток с близкими поглощающими свойствами и размерами,
таких как субпопуляции лейкоцитов, может быть затруднена. Высокая чувствитель-
ность ФТ-метода к поглощению позволяет использовать наночастицы золота в ка-
честве нового типа маркера, поглощающего в видимой и ИК-области, что особенно
важно для ФТПЦ [170, 878, 966, 970]. Такие частицы обладают уникальными свой-
ствами для ФТ-исследований клетки, потому что они сильные поглотители с настра-
иваемым спектральным максимумом поглощения, обладают низкой токсичностью,
биосовместимы, фотостабильны и легко могут быть связаны с белками и антителами.
ФТПЦ может обеспечить ФТ-мониторинг меченых клеток в кровеносных и лимфа-
тических сосудах с высоким временным и пространственным разрешением, а также
получение количественной информации о числе меченных клеток, циркулирующих
в организме в течение определенного отрезка времени. В частности, ФТ-сигналы
меченных золотыми наночастицами клеток имеют отрицательные пики за счет их
нелинейного ФТ-отклика, связанного с формированием нано- и микропузырьков
вокруг перегретых наночастиц. В то же время ФТ-сигналы немаркированных клеток
при том же уровне энергии лазера накачки являются линейными с положительными
пиками на временной развертке (рис. 4.19, справа (б)). Одновременный мониторинг
ФТ-изображения тех же клеток подтвердил это явление: ФТ-изображения меченных
золотом клеток (рис. 4.19, справа: а — левое изображение и в — изображение
в центре) имеют явно выраженный локализованный контраст по сравнению с изобра-
жениями немаркированных клеток, которые имеют относительно слабо выраженный
локализованный контраст, обусловленный эндогенными поглощающими структурами
(рис. 4.19, справа: а — центральное и правое изображения и в — левое и правое
изображения). В данном модельном эксперименте in vitro при постоянной скорости
потока оказалось возможным детектировать клетки со скоростью до 10 кл/с, что при-
мерно на два порядка лучше, чем при обычных ФТ-методах [966]. Помимо этих двух
приложений существует множество других приложений, где нужно характеризовать
и дифференцировать нормальные и патологические клетки крови, а также выявлять
раковые клетки и патогенные микроорганизмы в кровеносных или лимфатических
сосудах или сторожевых узлах.

Никаких существенных изменений не было найдено в процессе нагрева–охла-
ждения клеток при формировании ФТ-отклика при скоростях потока до 0,05 м/с
в лабораторных исследованиях [961, 970]. При дальнейшем увеличении скорости
потока до 0,1 м/с, появляются небольшие отклонения на «хвосте» ФТ-отклика,
а более серьезные искажения развиваются на скоростях порядка 2 м/с. Однако не
наблюдаются никакие существенные изменения амплитуды ФТ-сигнала в области
его максимального значения даже при высокой скорости потоков, порядка 10–20 м/с.
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Рис. 4.19. Типичные временные развертки ФТ-сигнала от клеток крови в кровеносных
и лимфатических сосудах брызжейки крысы in vivo (левая панель) [880, 961] и ФТ-иден-
тификация K562-клеток, маркированных 40-нм золотыми наночастицами, в модельных по-
токах in vitro (правая панель) [970]. Левая панель (λp = 525 нм, сверху вниз: энер-
гия/амплитуда/время/деление: 0,3 мкДж/50 мВ/100 мс/дел (а), 0,5 мкДж/20 мВ/1 с/дел (б),
0,6 мкДж/100 мВ/200 мс/дел (в), 5 мкДж/500 мВ/4 с/дел (г) и 145 мкДж /100 мВ/10 с/дел
(д)): а — эритроциты в кровеносном капилляре (см. рис. 4.18 слева); б — редкие эритро-
циты в лимфатическом потоке при нормальных условиях; в — растущее число эритроцитов
в лимфатическом сосуде в процессе лазерно-индуцированного кровотечения; г — лазерно-
индуцированное повреждение эритроцитов в лимфотоке; д — лимфоциты и эритроциты в лим-
фотоке. Правая панель: а и в — ФТ-изображения; б — временная развертка ФТ сигнала
(стрелки показывают отклики конкретных клеток) (шкала по горизонтальной оси, 200 мс/дел);
параметры лазера накачки: λp = 525 нм, длительность импульса 8 нс, энергия 35 мкДж

Так, без заметных искажений были получены ФТ-изображения эритроцитов при
высокой скорости потока (2–10 м/с) [970].

Общая схема комплексного мультиспектрального проточного цитометра для ис-
следований in vivo, сочетающего фототермический метод, а также оптическую про-
свечивающую и флуоресцентную микроскопию, представлена на рис. 4.20 [880, 899,
900, 963, 969]. Детектирование клеток осуществляется в приповерхностных микро-
сосудах кожи или в сосудах сравнительно тонких и прозрачных тканей и органов,
таких как ухо животного или брыжейка, которые достаточно прозрачны, чтобы
проводить измерения света, прошедшего через сосуды. Для освещения выбранных
сосудов могут быть использованы различные источники оптического излучения,
начиная от обычных ламп с фильтрами до импульсных или непрерывных лазеров.
Световые пучки фокусируются на небольшую область микрососудов (место анализа).
Чтобы зарегистрировать все клетки, движущиеся в сосуде, диаметр лазерного пучка
должен покрывать весь сосуд в поперечном направлении. Чтобы свести к минимуму
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Рис. 4.20. Оптическая схема комплексного мультиспектрального проточного цитометра для
исследований in vivo, сочетающего фототермический метод, а также оптическую просве-
чивающую и флуоресцентную микроскопию; в качестве животной модели для цитометрии
in vivo показана брыжейка крысы с кровеносными и лимфатическими сосудами (см. также
две вставки с просвечивающим изображением (а) и структурой ткани брызжейки (б)); хо-
рошо виден клапан лимфатического сосуда, который при периодическом открывании служит
в качестве естественного «сопла», как природный аналог гидродинамической ячейки цитомет-
ра (а) [961, 969]; ОПГ — оптический параметрический генератор, ФЭУ — фотоэлектронный
умножитель, фотодетектор — позиционно-чувствительный фотодетектор или фотодетектор

с малой апертурой

одновременное облучение нескольких клеток вдоль оси сосуда, можно использовать
вытянутую в поперечном направлении линейную или эллиптическую конфигурацию
пучка, ориентированную перпендикулярно к оси сосуда (см. рис. 4.18, справа).

Оптическое поглощение нефлуоресцирующих клеточных структур можно изме-
рять с помощью ФТ и ФА-методов. В частности, ФТ-модуль на основе метода
«тепловой линзы» обычно включается в экспериментальную установку для измере-
ния интегрированного по пространству ФТ-сигнала с временным разрешением от
движущихся клеток, а также модуль для получения ФТ-изображений движущихся
немеченых клеток или специально помеченных ФТ-метками (например, наночастица-
ми золота) [961, 969]. ФТ-модуль для измерения отклонения (дефлекции) пробного
пучка с помощью позиционно-чувствительного фотоприемника добавляется, когда
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необходимо измерять скорость клеток в потоке; такой модуль использует принцип
времяпролетной ФТ-велосиметрии [971]. Кроме того, ФА-преобразователь или ли-
нейка таких преобразователей обеспечивают измерение ФА-сигналов от одиночных
клеток в потоке как не меченных, так и меченных наночастицами или сильнопо-
глощающими красителями, а также измерение ФА-сигналов от клеток, накопленных
в определенных местах (стенки сосуда, окружающие ткани или конкретный орган),
при использовании томографических схем с относительно широкими лазерными
пучками (см. разд. 4.5) [832, 839, 843, 848, 850, 854–857, 890, 891, 893–898, 904–915,
918–952, 955].

Метод фототермической микроскопии (ФТМ) показал способность визуализиро-
вать поглощающие клеточные структуры в живых непомеченных клетках in vitro
[876–879], а также изображать клетки, движущиеся в реальном времени in vivo, при
исследовании циркулирующих эритроцитов и лейкоцитов в капиллярах и лимфати-
ческих микрососудах брыжейки крысы [880, 881]. Визуализация отдельных клеток
in vivo потенциально важна для ранней диагностики заболеваний (например, рака
и диабета) или для исследования влияния различных факторов (например, лекарств,
курения, ионизирующих излучений) на отдельные клетки.

Для реализации ФТПЦ в работе [881] использовалась несканирующая ФТМ-си-
стема с необходимой высокой скоростью анализа данных, поскольку клетки проходят
область детектирования за 0,1–0,01 с даже для сравнительно медленного капилляр-
ного кровотока. Такая система была построена на основе возбуждаемого импульсным
лазером перестраиваемого параметрического генератора (длины волн 420–570 нм,
ширина импульса 8 нс, энергия импульса 0,1–400 мкДж; Lotis Ltd.). Индуцирован-
ные лазером зависящие от температуры изменения показателя преломления в клетке
регистрировались с использованием техники фазоконтрастной визуализации (мик-
роскоп Olympus BX51 с ПЗС-камерой; AE-260E, Apogee Inc.) с освещением низко-
энергетическим коллинеарным зондирующим импульсом (рамановский преобразова-
тель частоты, длина волны 639 нм, длительность импульса 13 нс, энергия импульса
2 нДж). Диаметр пучка для накачки и пробного излучения, имевших стабильный
и гладкий профиль распределения интенсивности, варьировался от 20 до 50 мкм
и от 15 до 50 мкм соответственно, что обеспечивало полное покрытие не только
отдельных клеток, но и целых микрососудов. Обеспечивалось пространственное
разрешение 0,7 мкм. Сбор данных включал облучение клетки тремя импульсами:
импульсом накачки, первым пробным импульсом, следующим за импульсом накачки,
и вторым пробным импульсом, временная задержка которого относительно первого
пробного импульса варьировалась в пределах от 0 до 5000 нс. ФТ-изображение,
получаемое как разность изображений от двух пробных импульсов, зависит только от
контраста постоянной поглощения, преобразованного лазерным импульсом накачки
в контраст показателя преломления [881].

Для экспериментального подтверждения концепции ФТПЦ in vivo из всех экс-
периментальных моделей на животных (например, брыжейка, ухо, губа и т. п.) была
выбрана брыжейка крысы по причине своего уникального анатомического строения.
Она состоит из тонкой прозрачной двойной соединительной ткани с одним слоем
кровеносных и лимфатических микрососудов. С использованием цифровой микро-
скопии просвечивания (ЦМП) были получены изображения эритроцитов и лим-
фоцитов, движущихся по кровеносным и/или лимфатическим сосудам, а также
других структур брыжейки (рис. 4.21). Было обнаружено, что в большинстве интакт-
ных лимфатических сосудов (диаметром 50–150 мкм) лимфоциты в потоке имели
среднюю скорость ∼ (211 ± 11) мкм/с. Для сравнения, скорость эритроцитов была
существенно выше, до 2 мм/с в кровеносных сосудах диаметром 20–30 мкм и от 100
до 500 мкм/с в капиллярах диаметром менее 10 мкм. Пространственное разрешение
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Рис. 4.21. Типичное оптическое изображение лимфатического микрососуда брыжейки крысы
с кровеносными микрососудами вдоль лимфатических стенок (внизу), эритроциты в капилляре

(вверху слева) и отдельные клетки в лимфатическом потоке (вверху справа) [881]

ЦМП (300 нм при увеличение 100×, NA = 1,25, объектив с иммерсией) позволяло
грубо оценить размеры клеток и даже их форму (рис. 4.22, слева). Однако из-за
своей низкой чувствительности по поглощению ЦМП не подходит для визуализации
поглощающих клеточных структур. Напротив, ФТПЦ (интегрированная с ЦМП)
позволяет получать изображения внутренней структуры движущихся лимфоцитов
и эритроцитов (рис. 4.22, справа). Вид этих структур типичен для ФТ-изображений
клеток и в данном случае связан с пространственным распределением поглощающих
клеточных хромофоров (гемоглобина в эритроцитах или цитохромов в лимфоцитах).
Скорость анализа числа клеток ФТПЦ на уровне ∼ 10 кл/с была ограничена частотой
повторения лазера накачки (10 Гц).

Потенциальные применения ФТПЦ для исследований in vivo могут включать:
1) идентификацию клеток, различающихся своими естественными поглощающими
свойствами (например, счет лейкоцитов в потоке крови или редких эритроцитов
среди лимфоцитов в лимфатических микрососудах); 2) мониторинг циркуляции



4.8. Акустооптические взаимодействия 207

Рис. 4.22. Изображения in vivo, полученные методом оптического просвечивания (левый стол-
бец) и фототермическим методом (правый столбец), для одиночного движущегося лимфоцита
(верхний ряд) и эритроцита (нижний ряд) в потоке лимфы в брыжейке крысы (диаметр
сосуда 105 мкм, скорость около 120 мкм/с). Параметры импульса накачки: длина волны
525 нм, длительность импульса 8 нс, энергия импульса 30 мкДж и 0,5 мкДж (правый столбец,
верх и низ соответственно); временная задержка между импульсом накачки и зондирующим

импульсом 10 нс [881]

и распределения поглощающих наночастиц, используемых для ФТ-зондирования или
фотосенсибилизации; 3) исследование взаимодействия клеток с лазерным излуче-
нием; 4) исследование влияния на клетку со стороны различных факторов окружаю-
щей среды.

4.8. Акустооптические взаимодействия

Акустооптическая томография (АОТ) или оптическая томография с модуляцией
ультразвуком основана на акустической (ультразвуковой) модуляции когерентного
лазерного света, распространяющегося в биоткани [196, 204, 890, 974–981]. Аку-
стическая волна фокусируется в биоткань, а лазерный свет облучает тот же объем
внутри биоткани, например, так, как показано на рис. 4.23. Все потоки фотонов,
модулированные ультразвуком, включая как однократно, так и многократно рассеян-
ные фотоны, вносят вклад в сигнал, дающий изображение. Аксиальное разрешение
вдоль акустической оси достигается с помощью развертки по ультразвуковой частоте
с последующим фурье-преобразованием [890, 976], в то время как поперечное разре-
шение можно обеспечить фокусировкой акустической волны. Установлены три воз-
можных механизма акустической модуляции света в рассеивающих биотканях [890,
975, 979] (см. рис. 4.24). Первый механизм обусловлен изменениями оптических
свойств биоткани за счет зависящих от координат и времени сжатий и разрежений
биоткани при распространении в ней акустической волны. Эти изменения плотности
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Рис. 4.23. Иллюстрация принципа оптической томографии с акустической модуляцией [975]

Рис. 4.24. Возможные механизмы акустической модуляции свет в биологических тканях [975]

биоткани вызывают соответствующую модуляцию коэффициентов поглощения, рас-
сеяния и показателя преломления среды, поэтому регистрируемая интенсивность зон-
дирующего излучения изменяется вместе с акустической волной. В принципе, такой
эффект может наблюдаться и для обычных источников света, однако ультразвуковая
модуляция некогерентного света оказалась слишком слабой, чтобы ее можно было
наблюдать экспериментально.
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Второй механизм основан на изменениях оптических свойств в ответ на вы-
званное ультразвуком смещение рассеивающих частиц. Колебания рассеивающих
частиц при прохождении акустической волны модулируют длину свободного пробега
фотонов, распространяющихся в акустическом поле. Многократно рассеянный свет
накапливает эту модуляцию вдоль своей траектории. В результате интенсивность
спеклов, формируемых пучками многократно рассеянного света, флуктуирует вместе
с акустической волной. Модуляционная компонента спекл-картины несет простран-
ственную информацию, проявляемую ультразвуковой волной, и может быть исполь-
зована для томографии.

Третий механизм обусловлен фотон-фононными взаимодействиями, когда свет
рассматривается как ансамбль фотонов, а звук — как ансамбль фононов. Фотон-
фононные взаимодействия в классическом смысле вызывают доплеровский сдвиг
частоты фотонов на величину акустической частоты и ее гармоник. Оптический
приемник работает как гетеродинирующее устройство между светом на частоте
с доплеровским сдвигом и без него и вырабатывает сигнал интенсивности, модули-
рованный на разностных частотах, т. е. на акустической частоте и ее гармониках.

Второй и третий механизмы требуют использования когерентного света и оба
могут быть связаны с эффектом формирования спеклов. Модуляция спеклов во
втором механизме обусловлена акустической модуляцией смещения рассеивающих
частиц, в то время как в третьем механизме она происходит из-за акустической моду-
ляции показателя преломления биоткани. Модуляция показателя преломления также
возникает в первом механизме. Однако в первом механизме изменение показателя
преломления приводит к флуктуациям интенсивности света, который может быть как
когерентным, так и некогерентным, в то время как во втором оно вызывает флуктуа-
ции фазы когерентного света, которые преобразуются во флуктуации интенсивности
уже на квадратичном детекторе. Таким образом, в результате акустической моду-
ляции показателя преломления оптическая фаза между двумя последовательными
актами рассеяния модулируется, многократно рассеянный свет аккумулирует сдвиги
фазы вдоль своей траектории и окончательная модулированная фаза определяет
характер модуляции интенсивности спеклов, формируемых многократно рассеянным
светом.

Глубина модуляции интенсивностиM определяется как отношение интенсивности
на основной частоте I1 к интенсивности постоянной составляющей I0

M = I1/I0. (4.43)

Спектральная интенсивность I1 на основной акустической частоте ωac вычисляет-
ся по формуле [890]

In = 1
Tac

Tac∫

0

cos (nωacτ )G1(τ ) dτ (4.44)

при n = 1; здесь Tac — период акустической волны. В формуле (4.44) автокорре-
ляционная функция скалярного электрического поля E(t) рассеянного света, рас-
считанная в приближении слабого рассеяния (средняя оптическая длина свободного
пробега много больше оптической длины волны) и слабой модуляции (акустическая
амплитуда много меньше оптической длины волны), имеет вид [890]

G1(τ ) = 1− 1
6
L

ltr
ε[1− cos (ωacτ )], (4.45)

где
ε = 6(δn + δd)(n0k0A)2, δn = (αn1 + αn2)η2, δd = 1

6
,
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αn1 = 1
2
kacltr · arctg (kacltr), αn2 = αn1

kacltr/ arctg (kacltr) − 1
,

L — толщина слоя биоткани, n0 — показатель преломления окружающей среды,
k0 — оптический волновой вектор в вакууме, A — акустическая амплитуда, kac —
акустический волновой вектор, ltr — средняя транспортная длина свободного пробега
фотона. Параметр η связан с адиабатическим пьезо-оптическим коэффициентом
биоткани ∂n/∂p, плотностью ρ и скоростью звука vac: η = (∂n/∂p)ρ(vac)2. Значения
параметров δn и δd обусловлены средними вкладами в модуляцию интенсивности
света на пути одного свободного пробега фотона (или в результате одного акта рассе-
яния) за счет, соответственно, модуляции показателя преломления (δn) и смещения
рассеивателей (δd) при ультразвуковой модуляции.

Вклад от показателя преломления δn растет с kacltr, поскольку на более длин-
ном участке свободного пробега относительно акустической длины волны фотон
накапливает большую модуляцию фазы. Напротив, вклад от смещения δd остается
постоянным и равным 1/6, независимо от kac и ltr. Вклад от показателя преломления
выше критической точки kacltr = 0,559, когда вклады от показателя преломления
и смещения становятся равными, растет с ростом kacltr и существенно превосходит
вклад от смещения. Для простоты возможная корреляция между двумя этими
механизмами модуляции не учитывалась.

Учитывая уравнение (4.45), глубину модуляции флуктуаций интенсивности мож-
но представить как

M = 1
12

(
L

ltr

)2
ε ∝ A2. (4.46)

Это равенство указывает на квадратичную связь между глубиной модуляции ин-
тенсивности M и акустической амплитудой A. При многократном рассеянии только
нелинейные члены в выражении для накопленной фазы вносят вклад в акустическую
модуляцию когерентного света. Линейный член пропадает в результате случайных
блужданий фотонов в рассеивающей среде. В баллистическом (без рассеяния) ре-
жиме величина M пропорциональна A из-за неусредняемых вкладов от линейного
члена накапливаемой фазы. В почти баллистическом (с минимальным рассеянием)
режиме M может иметь смешанный закон зависимости от A.

Важно заметить, что квадратичную связь, описываемую выражением (4.46), мож-
но наблюдать экспериментально, если в качестве приемника использовать спектро-
метр, такой как, например, интерферометр Фабри–Перо. Во многих случаях измерен-
ная глубина модуляции M ′ определяется как отношение наблюдаемых переменного
и постоянного сигналов, где переменный сигнал возникает за счет биений между
электрическим полем на основной частоте модулированного света (ω0 ± ωac) и элек-
трическим полем на исходной частоте немодулированного света (ω0). В результате
измеренная глубина модуляции приближенно описывается выражением

M ′ ∝ (I1/I0)1/2 = M1/2 ∝ A, (4.47)

означающим, что измеренная глубина модуляции пропорциональна акустической ам-
плитуде.

В акустооптической томографии (АОТ) для кодирования лазерного пучка, пере-
секающего акустическую ось ультразвукового датчика, используется акустическая
волна с изменяемой частотой (чирпом) [890]. Декодирование прошедшего света
в частотной области позволяет получать изображение объектов, скрытых внутри
рассеивающей среды. Данная схема аналогична получению изображений с помощью
магнитного резонанса.
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Рис. 4.25. Параллельная АОТ [890]: а — схема экспериментальной установки (DL — диодный
лазер; C — ПЗС-камера; U — ультразвуковой преобразователь; FG-1, FG-2 и FG-3 — генера-
торы функций; DG — генератор задержки; PA — усилитель мощности; T — образец ткани);
б — экспериментальное двумерное изображение образца грудки цыпленка толщиной 1,2 см,
содержащего скрытый объект; горизонтальная и вертикальная оси направлены вдоль осей x
и z соответственно; в — демонстрация виртуального источника света, модулированного уль-
тразвуком; на левом кадре весь виртуальный источник, на последующих кадрах — виртуаль-
ные источники, соответствующие разным значениям z, полученные перестройкой частоты fh

В АОТ с параллельным детектированием для попиксельной регистрации модули-
рованного ультразвуком оптического сигнала используется ПЗС-камера [890]. Схема
экспериментальной установки показана на рис. 4.25 а. Ось z совпадает с акусти-
ческой осью, направленной от ультразвукового преобразователя к образцу, ось y
направлена по оптической оси в направлении диодного лазера, ось x перпенди-
кулярна обеим осям — оптической и акустической. Описываемая система АОТ
состоит из ультразвукового преобразователя с фокусным расстоянием 2,54 см в воде,
центральной частотой отклика 1 МГц и пиковым давлением в фокусе ∼ 2 · 105 Па
(что намного ниже порога разрушения биоткани) и диодного лазера с длиной волны
690 нм, средней мощностью 12 мВт и длиной когерентности ∼ 7 см. Лазерный пучок
расширялся до 1,6× 0,3 см и проектировался на образец биоткани. Использовалась
высокоскоростная 12-битная цифровая ПЗС-камера. Образец биоткани частично по-
гружался в воду для обеспечения хорошей акустической связи. Свет, пропущенный
через образец, создавал спекл-структуру, которая регистрировалась ПЗС-камерой.
Три функциональных генератора FG-1, FG-2 и FG-3 имели общий генератор раз-
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вертки для обеспечения синхронизации. Генераторы FG-1 и FG-2 генерировали
функции чирпа для модуляции лазера и возбуждения ультразвукового преобразова-
теля соответственно. Генератор задержки (DG) управлял временем задержки между
триггерными сигналами на FG-1 и FG-2.

В отсутствии амплитудной модуляции, обеспечиваемой генератором FG-3, частота
гетеродинного сигнала, пришедшего из точки z вдоль ультразвуковой оси, определя-
ется формулой

fh(z, τ ) = b
(
τ − z

vac

)
, (4.48)

где b — скорость развертки частоты, а τ — время задержки между двумя чирпами от
генераторов FG-2 и FG-1. Путем создания опорной синусоидальной волны с частотой,
равной fh(z, τ ), которая модулирует амплитуду чирпа, генератор FG-3 реализует син-
хронные измерения. Сигнал на одном пикселе ПЗС-камеры можно представить как

Ii(φi) ∝ Ib + Im cos (φs + φr), (4.49)

где Ib — интенсивность немодулированного сигнала, Im — интенсивность сигнала,
относящаяся к модулированной УЗ составляющей, φi — случайно распределенная
начальная фаза спекла, которая не несет полезной информации в данном методе
получения изображения, φr — начальная фаза опорной синусоидальной волны от
генератора FG-3. Глубина модуляции M ′ = Im/Ib, которая отражает локальные опти-
ческие и акустические свойства, может быть вычислена из четырех последовательных
кадров ПЗС-камеры, снятых при φr, равной 0, 90, 180 и 270 град, с использованием
следующего выражения [890]:

M ′ = 1
2Ib

√[
Ii(90◦) − Ii(270◦)

]2 +
[
Ii(0◦) − Ii(180◦)

]2
. (4.50)

Для восстановления значения M ′ вычисления нужно произвести для каждого
пикселя, затем все N ×N измеренных точек нужно усреднить для получения одной
точки изображения.

Для фиксированной опорной (синхронизирующей) частоты fr от генератора FG-3
возможна регистрация модулированного ультразвуком света с определенного рассто-
яния z0, соответствующего гетеродинной частоте fr и временной задержке τ , где z0
следует из (4.48):

z0 = vac
(
τ − fr

b

)
. (4.51)

Модулированный ультразвуком свет с других расстояний будет иметь другие ча-
стоты и, следовательно, не будет воспринят ПЗС-камерой. Одномерные изображения
в направлении УЗ-оси получаются электронным сканированием временной задерж-
ки τ , а двумерные томографические изображения — дополнительным механическим
сканированием УЗ-преобразователя вдоль оси x.

Рисунок 4.25 б иллюстрирует 2D-изображение объекта, скрытого внутри образца
биоткани — грудки цыпленка. Скрытый объект, имеющий малое акустическое погло-
щение, четко виден на фоне изображения самого образца. Разрешение изображения
по оси x составляет ∼ 2 мм, что определяется двухмиллиметровым фокальным диа-
метром УЗ-преобразователя. Пространственное разрешение по ультразвуковой оси
(оси z) Δz выражается через частотный диапазон Δf функции чирпа и скорость
ультразвука vac следующим образом:

Δz ≈ vac
Δf

, (4.52)

где vac ≈ 1500 м/с, и для Δf = 800 кГц Δz составляет ∼ 2 мм.
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Специальные измерения с лазерным пучком, освещающим образец наклонно под
углом 10◦ к оси z дали те же результаты, что и в случае нормального падения
[890]. Следовательно, АОТ зависит в первую очередь от рассеянных фотонов, а
баллистические фотоны не дают большого вклада в сигнал.

На рис. 4.25 в показан ряд изображений виртуальных источников света, создава-
емых ультразвуком. Как следует из уравнения (4.48), частота гетеродинного сигнала
связана с положением источника на оси z; таким образом, эти изображения соот-
ветствуют различным значениям z, получаемым путем установки частоты fh. Когда
свет от виртуального источника распространяется через рассеивающую среду, прямое
изображение его расплывается. Однако, если виртуальный источник детектируется
непосредственно без дальнейшего распространения, можно получить его четкое
изображение. Это является яркой демонстрацией того, как свет, помеченный ультра-
звуком, обеспечивает повышение пространственного разрешения при визуализации.

4.9. Тепловые эффекты

Тепловая визуализация основана на восприятии ИК-излучения, испускаемого все-
ми объектами при любой температуре выше абсолютного нуля [982]. Такое излучение
обусловлено молекулярными переходами из состояний с более высокой энергией в со-
стояния с более низкой энергией, и для конденсированных сред распределение его
энергии по длине волны описывается кривой Планка. При нормальной температуре
человеческого тела пик кривой Планка попадает в средний ИК-диапазон длин волн
между 9 и 10 мкм.

Функция Планка экспоненциально нелинейная по температуре, из нее следует,
что низкотемпературные объекты излучают на порядки меньше энергии, чем высоко-
температурные. Тело человека принадлежит к низкотемпературным объектам, поэто-
му точное измерение его ИК-излучения — непростая задача. Более того, обычно тело
человека и его окружение излучают сравнимые количества энергии, что приводит
к дополнительным трудностям при измерениях. Отношение сигнал–шум, как пра-
вило, невелико, и для детектирования сигнала требуется специальное оборудование
для коррекции фона, методы синхронизации при обработке измерений и тщатель-
ный анализ полученных данных [982]. За последние годы технология матричных
ИК-приемников, связанная с ними электроника, техника обработки изображений
и снижения шумов были существенно усовершенствованы. Обзор инфракрасных
камер, подходящих для получения тепловых изображений в медицине, приведен в ра-
боте [982]. В настоящее время точность экспериментального определения изменений
температуры достигла 10−3 К.

Стационарная форма так называемого биотеплового уравнения получается из
баланса энергии и описывает изменение температуры биоткани T (r) в точке r [2, 3,
42, 982–987]:

∇[kT∇T (r)] + S(r) + ρbcbqb[Ta − T (r)] = 0, (4.53)

где kT — коэффициент теплопроводности биоткани (Вт/К); S — член, описываю-
щий источник тепла (Вт/м3), определяемый скоростью метаболического выделения
тепла в точке r; ρb — плотность крови (кг/м3); cb — удельная теплоемкость крови
(Дж/кг ·К); qb — скорость перфузии крови (1/с), определяемая как объем крови,
протекающей через единицу объема биоткани в секунду; Ta — температура арте-
риальной крови (К), а T (r) — локальная температура биоткани в точке r. Первый
член описывает поступление тепла (обычно из точки r), источник тепла отвечает за
ее выделение в процессе метаболизма, а последний член описывает перенос тепла
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за счет перфузии крови. Температура артериальной крови приближенно считается
равной внутренней температуре тела.

Во многих практических случаях достаточно учесть перенос тепла в направлении
нормали к поверхности, что приводит к одномерной задаче [987],

1
rn

∂

∂r

(
kT r

n ∂T

∂r

)
+ S + ρbcbqb(Ta − T ) = 0, (4.54)

где n = 0, 1, 2 для плоского слоя, цилиндра и сферы соответственно.
Для решения этого уравнения необходимо учесть граничные условия. Граничные

условия зависят от состояния биоткани и ее окружения. Биоткань обменивается
энергией (и массой) с окружением посредством комбинации явлений конвекции, из-
лучения, испарения и теплопроводности. Движущими силами такого обмена являют-
ся различия в температуре и парциальном давлении водяного пара между биотканью
и окружением. Граничное условие для теплообмена на поверхности биоткани имеет
общий вид [987]:

−kT
∂T

∂r

∣∣∣
s
= h(Ts − Te), (4.55)

где h — эффективный коэффициент переноса энергии, который может зависеть
от температуры, давления, относительной влажности, изолированности биоткани
и т. п.; Ts и Te — температуры поверхности биоткани и окружения соответственно.
Граничное условие в глубине биоткани в предположении постоянства температуры
на глубине R0 и ее равенства внутренней температуре тела (или температуре арте-
риальной крови Ta) имеет вид

T |R0
= Ta. (4.56)

Уравнения общего вида (4.53) и (4.54) можно применять к любой биоткани и слою
окружающего материала, что приводит к системе дифференциальных уравнений
в частных производных, связанных условиями, обеспечивающими непрерывность
температуры и тепловых потоков на границах раздела соседних слоев. Методы ре-
шения биотеплового уравнения можно найти в работах [2, 3, 42, 323–325, 982–987].

Скорость метаболического выделения тепла может существенно различаться
у нормальной биоткани и опухоли. Например, для нормальной ткани молочной
железы интенсивность источника тепла S(r) была оценена как 450 Вт/м3, а для
опухоли 29000 Вт/м3; соответствующие значения скорости перфузии крови qb соста-
вили 0,00018 с−1 для нормальной биоткани и 0,00900 с−1 для патологической [982].
С использованием этих данных и уравнения (4.53) было проведено теоретическое
моделирование тепловых характеристик ткани молочной железы в норме и с опухо-
лью в виде сферического включения радиусом 1,1 см с центром на глубине 2,1 см
от поверхности кожи. Было показано, что наличие опухоли приводит к повышению
температуры поверхности кожи примерно на 2 ◦C, от ∼ 32 ◦C для ткани молочной
железы в норме до ∼ 34 ◦C при опухоли. Этот результат исключительно важен, по-
скольку опухоль вызывает локальное повышение температуры на поверхности груди,
уверенно регистрируемое современными ИК-камерами. Более того, решение обратной
задачи распространения тепла в биоткани может дать возможность определения
местоположения опухоли по термограммам поверхности [982].

Скорость перфузии крови qb оценивается как наибольшая для сосудистых оболо-
чек и почек, 0,05–0,10 с−1; средняя для коры головного мозга, 0,007–0,02 с−1, кожи,
0,002–0,007 с−1, мышечной ткани, 0,0003–0,002 с−1, и наименьшая для жировой
ткани, 0,0001–0,0003 с−1 [983].

Упрощенное трехмерное биотепловое уравнение, описывающее влияние кровотока
на перенос тепла в системе «кровь–биоткань», было предложено в работе [986]. Это
уравнение содержит простое выражение для тензорной проводимости биоткани как
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функции локальной сосудистой геометрии и скорости кровотока в термически зна-
чимых противоточных сосудах, которое было выведено с использованием концепции
анизотропного переноса тепла. Эта концепция основана на утверждении, что основ-
ным механизмом энергообмена между кровью и биотканью является не полностью
скомпенсированный приток и отток крови в исследуемую область биоткани за счет
противоточных термически значимых микрососудов.

В литературе имеются сведения о многочисленных применениях ИК тепловой
визуализации, обзор некоторых из них приведен в работе [982]. Основные измере-
ния включают распределение температуры в биоткани, получающееся в результате
действия разнообразных внешних и внутренних условий, влияющих на микроцир-
куляцию крови и метаболические процессы. Тепловая визуализация использовалась
для обнаружения рака молочной железы, мониторинга воспалительных процессов
в деснах, распознавания состояния щитовидной железы, обнаружения признаков
эктодермальной дисплазии, измерения глубины ожогов, мониторинга болевых ощу-
щений и послеоперационного восстановления сухожилий, измерения активности
мозга, визуализации атеросклеротических бляшек, обнаружения состояний страха
и т. д. Рост температуры теплоизолированной кожи, измеренный с помощью ИК
радиометрии, дает полезную информацию о скорости кровотока и о температуре
крови [987, 988].

Основными недостатками тепловой визуализации для мониторинга любого пато-
логического состояния, включая рак молочной железы, является ее неспецифическая
природа, связанная с откликом кровоснабжения биоткани и ее метаболической актив-
ностью и обеспечивающая только возможность измерения температуры поверхности.
Поэтому данный метод должен использоваться как дополнительный по отношению
к другим диагностическим методам в сочетании с разрабатываемыми новыми прибо-
рами, аналитическими и численными расчетными методами [982].

4.10. Сонолюминесценция

Сигнал сонолюминесценции (СЛ) или акустолюминесценции, генерируемый внут-
ри среды под действием непрерывного ультразвука с частотой 1 МГц, можно исполь-
зовать для получения двумерных изображений объектов, погруженных в рассеиваю-
щую среду [989, 990]. Этот метод основан на испускании света, связанном с поведе-
нием малых пузырьков в процессе ультразвукового коллапса. Пузырьки с начальным
радиусом в несколько микрометров расширяются до ∼ 50 мкм из-за уменьшения
акустического давления в течение отрицательной половины синусоидального периода
акустической волны, затем наступает положительный полупериод и перепад давле-
ния приводит к быстрому сжатию пузырьков, сопровождающемуся широкополосным
испусканием света — СЛ. Такое испускание происходит в течение очень короткого
промежутка времени (десятки пикосекунд), повторяется на каждом периоде звуковой
волны и имеет спектр, содержащий полосы молекулярного испускания (с пиками
в области 300–500 нм) жидкости, как правило воды, в которой происходит СЛ.

СЛ томография (СЛТ) — новый подход к оптическому отображению плотных рас-
сеивающих сред (биологических тканей) — описана в работах [989, 990]. Основные
преимущества СЛТ включают: 1) высокое отношение сигнал–шум благодаря внут-
ренней генерации зондирующего сигнала; 2) высокий контраст изображения; 3) хоро-
шее пространственное разрешение, ограниченное размером области фокусировки уль-
тразвука; 4) низкую стоимость оборудования. Экспериментально было показано, что
существует порог СЛ-генерации по приложенному ультразвуковому давлению, когда
пиковое давление в фокусе ультразвукового пучка составляет ∼ 2 бар (∼ 100 В, см.
рис. 4.26). Быстрый рост интенсивности СЛ с увеличением акустического давления
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выше порога показывает, что сигнал СЛ является чувствительной мерой локального
акустического давления. Из рис. 4.26 видно также, что на генерацию СЛ не влияет
добавление рассеивающего вещества на основе липидных сфер Интралипида или
поглощающего красителя трипанового синего, но существенно влияет добавление
полистироловых сфер. Поскольку излучение СЛ широкополосное, в алгоритмах по-
строения изображений необходимо учитывать спектры рассеяния и поглощения био-
тканей и иммерсионных жидкостей [990]. Рассеивающая среда (биоткань) действует
как фильтр, изменяющий спектр и интенсивность сигнала СЛ. Оценка мощности
источника СЛ, создаваемого в фантоме на основе полистироловых сфер, проведен-
ная с учетом коэффициента диффузного пропускания фантома, на длине волны
400 нм оказалась больше 1 пВт. Для кубического объекта, изготовленного из резины
и погруженного в Интралипид, пространственное разрешение краев было оценено
в 2–3 мм при отличном контрасте наблюдаемого изображения [990].

Рис. 4.26. Интенсивность сонолюминесценции (СЛ) в зависимости от возбуждающего напря-
жения на УЗ-преобразователе [990]

В основе СЛТ лежит несколько механизмов получения контраста [990]: 1) для
объектов с ультразвуковым контрастом сигнал СЛ от объекта отличается от сигнала
от окружающей среды; на генерацию СЛ влияет локальная интенсивность ультра-
звука (см. рис. 4.26); 2) для объектов с контрастом в оптических свойствах сигнал
СЛ от объекта ослабляется не так, как сигнал от окружения, поскольку излучение
СЛ должно пройти сквозь объект; 3) для объектов, способных генерировать СЛ,
сигнал СЛ отличается от окружающей среды, даже если локальные ультразвуковые
давления одинаковы.

Следует заметить, что пиковое давление в ультразвуковом фокусе в типичном
случае меньше ∼ 2 бар (1,3 Вт/см2 по пиковой мощности), что на порядок меньше
предела безопасности, установленного Управлением по контролю за продуктами
и медикаментами США (FDA)(23 бар) и на два порядка меньше порога повреждения
биоткани (400 и 900 Вт/см2 на частоте 1 МГц для мозга и мышечной ткани, соот-
ветственно) [990].
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4.11.1. Визуализация сосудов. Уже сравнительно давно было показано, что
ОА/ФА-визуализация позволяет получать трехмерные изображения искусственных
кровеносных сосудов в фантоме биоткани с высоким разрешением около 20 мкм
по глубине и около 200 мкм в поперечном направлении [850]. Разработанная из-
мерительная техника и алгоритм реконструкции были использованы для получения
изображений сосудистой системы крысы Уистара (Wistar) in vitro [853] и сосу-
дов кожи запястья человека in vivo [854]. В работе [854] для обеспечения узкой
угловой апертуры системы использовался двухкольцевой ОА-датчик с измерением
кросс-корреляции сигналов, детектируемых двумя кольцами. Наблюдаемые сосуды
запястья человека находились на глубине от 1,5 до 2 мм под поверхностью кожи.
Было показано, что кроме кожи и поверхностных кровеносных сосудов можно было
увидеть также кость, расположенную на большей глубине около 3 мм от кожной
поверхности. Полное время сбора данных для получения двумерного изображения
со 101 измерительной позицией (А-проходами развертки) составило около 5 мин для
лазера с частотой повторения импульсов в 10 Гц. Максимальная глубина, на которой
можно было обнаружить сосуды, зависит от таких параметров, как интенсивность
облучающего света, используемая длина волны и чувствительность ОА-датчика.

Применение ФА-устройства с использованием ультразвукового датчика Фабри–
Перо на основе полимерной пленки для визуализации in vivo поверхностной со-
судистой системы описано в работах [920, 921]. Исследования для кожи человека
и модели рака мыши показали, что система может обеспечить получение 3D-изобра-
жений сосудистых структур с высоким пространственным разрешением на глубине
до 5 мм. Такое устройство и методика исследований важны для клинической оценки
состояний, характеризующихся изменениями в сосудистой системе при развитии
опухоли кожи и поверхностных поражениях мягких тканей (ожоги, раны или язвы).
Метод также может найти применение для характеристики моделей раковых опухо-
лей мелких животных путем исследования сосудистой системы опухоли в течение
долгого времени, что необходимо для изучения развития опухоли и/или ее ответа на
терапию.

Эти работы находят дальнейшее развитие, в том числе в виде разработанного
фотоакустического микроскопа светлого поля с оптическим разрешением (ОР-ФАМ)
(см. рис. 4.8 и 4.9) [897] и многоволновой ОА/ФА-ангиографии с использованием
красителей (см. рис. 4.10) [924, 955].

4.11.2. Мониторинг глюкозы в тканях. ОА-методы с временным разрешением
и другие оптотермические методы перспективны для неинвазивного мониторинга
глюкозы в тканях [887, 991–1003]. В режиме слабого рассеяния при освещении
водных растворов глюкозы импульсами лазера ближнего ИК-диапазона на длинах
волн, соответствующих ИК-поглощению глюкозы (1,0–1,8 мкм), генерация ОА-сиг-
нала была отнесена к поглощению падающего света молекулами глюкозы [993]. Было
выявлено линейное соотношение между ОА-сигналом и концентрацией глюкозы.
Было также показано, что ОА-сигнал отслеживает изменения концентрации глюкозы
при измерениях на человеке. В этом случае не ожидается особых преимуществ
ОА-спектроскопии по сравнению с измерениями глюкозы непосредственно по погло-
щению ближнего ИК-излучения [991].

Другой подход к ОА-определению глюкозы основан на детектировании пара-
метров рассеяния биотканей [238, 467–469, 887, 991, 1006–1008]. Как следует из
уравнения (4.22), ОА-сигнал из глубины биоткани определяется оптическим ослабле-
нием μeff, которое связано с изменениями показателя преломления среды при измене-
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нии концентрации глюкозы. Уменьшение рассеяния увеличивает плотность энергии
в ОА-источнике звука и тем самым вызывает повышение уровня ОА-сигнала [998].
Временные ОА-профили, индуцированные лазерными импульсами на длине волны
355 нм в склере кролика in vivo при внутривенном введении глюкозы, показали, что
увеличение концентрации глюкозы на 1 мМ приводит к спаду μeff на 5% [994]. УФ
излучение, использованное в этом эксперименте, позволило увеличить абсолютную
величину ОА-сигнала и его чувствительность к изменениям рассеяния благодаря
намного более сильному поглощению и рассеянию в биотканях в УФ-диапазоне по
сравнению с видимым и ближним ИК (см. соотношение (4.22)).

Тем не менее, и в ближнем ИК-диапазоне ОА-методами можно зарегистриро-
вать влияние глюкозы на рассеивающие свойства фантомов биотканей [997, 998].
На длине волны 905 нм изменение концентрации глюкозы в 1% (1 г · дл−1) увели-
чивало ОА-сигнал в дистиллированной воде на 2,0%, в трехпроцентном молоке на
5,4% и в обескровленной биоткани на 2,5%, а на длине волны 1064 нм такое же
изменение концентрации глюкозы увеличивало ОА-сигнал на 2,7% в 1-% Интра-
липиде. Было также обнаружено, что вызванные глюкозой изменения ОА-сигнала
оказываются большими в крови, чем в Интралипиде, достигая 6,0%/0,5 г · дл−1

добавленной глюкозы на длине волны 532 нм и 11,4%/0,5 г · дл−1 добавленной глю-
козы на 1064 нм [997]. Индуцированные глюкозой изменения в 1-% Интралипиде
можно объяснить выравниванием показателей преломления фосфолипидных мицелл
и воды при добавлении глюкозы, в то время как наблюдаемые изменения в крови
могут дополнительно вызываться изменениями размеров и формы эритроцитов из-за
изменений осмолярности раствора плазмы [48, 995, 997, 1009, 1010].

Помимо роста полной амплитуды ОА-сигнала в зависимости от концентрации
глюкозы, был обнаружен соответствующий сдвиг положения максимума ОА-сигна-
ла в сторону меньших времен при больших концентрациях глюкозы, связанный
с изменением скорости звука в образце при добавлении глюкозы [997, 1000]. Два
других параметра в уравнении (4.22), коэффициент теплового расширения β и удель-
ная теплоемкость биоткани или крови cb, также могут меняться при изменении
концентрации глюкозы. Оценки показали, что изменения этих двух параметров не
особенно велики и не влияют серьезно на ОА-сигнал в пределах физиологических
концентраций глюкозы [998]. Что касается зависимости скорости звука от концен-
трации глюкозы, то она, с одной стороны, легко может быть исключена из измерений
временного профиля, а с другой стороны, может быть использована для получения
дополнительной информации о концентрации глюкозы.

Одним из недостатков ОА-метода является то, что измерение распространения
звука в биоткани зависит от механической связи между биотканью и измерительным
зондом и от давления зонда на поверхность биоткани. Аналогичный эффект имеет
место и при ультразвуковом зондировании, где для уменьшения отражения звука
используются специальные звукопроводящие гели.

Для понимания природы возникновения и распространения ОА-сигнала в биотка-
ни и его применения для определения глюкозы требуются дополнительные иссле-
дования. В настоящее время ОА-методы, основанные на измерении рассеяния, пока
не дают заметных преимуществ по сравнению с другими методами, использующими
рассеяние [991]. Однако несколько групп и компаний разрабатывают различные
новые подходы к ОА-определению глюкозы [999], включая методы, основанные на
комбинировании ультразвукового и ОА-методов [991].

Тепловая градиентная спектроскопия (ТГС) основана на измерении фундамен-
тальных полос поглощения глюкозы на длинах волн 9,1–10,5 мкм с использовани-
ем естественного ИК-испускания тела в качестве внутреннего источника излуче-
ния [991, 1001–1003]. Индуцированная охлаждением прозрачность кожи позволяет
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регистрировать ИК-излучение от интерстициальной жидкости и кожных слоев [1001,
1002]. Сообщалось о линейной связи между содержанием глюкозы, измеренным
in vivo с помощью ТГС, и значением содержания глюкозы в крови, измеренным
обычным способом, при клинических исследованиях для нескольких лиц с диабетом
первого типа [1001]. В литературе описаны различные модификации данного метода
и соответствующее оборудование для более точного количественного определения
глюкозы в биотканях человека [991, 1002, 1003]. Простота данного метода дела-
ет его весьма привлекательным, однако перекрывание эффектов действия глюкозы
и изменений температуры тела, обусловленных суточной периодичностью (циркадный
ритм), на сигнал, а также отклик температуры и кровотока на изменения содержания
глюкозы необходимо исключать или учитывать [991].

4.11.3. Определения содержания гемоглобина и степени оксигенации.
ОА/ФА-метод также перспективен для определения содержания гемоглобина в крови
и степени его оксигенации [889, 897, 901, 939, 1004, 1005, 1011–1018]. Определение
степени оксигенации крови и биотканей in vivo важно для мониторинга состояния
многих заболеваний, включая рак, а также для отслеживания эффективности
лечения. Базовые соотношения метода представлены уравнениями (4.31) и (4.32),
а пример визуализации in vivo микрососудистой сети уха бестимусной безволосой
мыши и степени насыщения крови кислородом sO2 показаны на рис. 4.9.

Была также разработана ОА-лазерная система для неинвазивного мониторинга
церебральной венозной оксигенации верхнего сагиттального синуса с использовани-
ем Nd:YAG-лазера с модуляцией добротности (длина волны 1064 нм, частота повто-
рений импульсов 1 Гц) [889]. Авторы показали, что амплитудный и временной про-
фили ОА-волн линейно зависят от степени оксигенации крови в широком диапазоне
ее значений от 24 до 92%. С помощью разработанной системы можно производить
непрерывные измерения оксигенации крови в реальном масштабе времени, несмотря
на поглощение оптических и акустических волн объемной костью.

ОА-метод используется также для неинвазивного непрерывного мониторинга пол-
ной концентрации гемоглобина (ПКГ) (величина, характеризующая объем крови
в исследуемой биоткани) в реальном масштабе времени [1004, 1005]. Показано, что
ОА-метод обеспечивает точные измерения ПКГ посредством детектирования и ана-
лиза временных профилей ОА-сигнала, индуцированных короткими оптическими
импульсами в крови, циркулирующей по артериям и венам. Портативная ОА-система
на основе Nd:YAG-лазера с длительностью импульса 10 нс и длиной волны 1064 нм
была разработана для мониторинга ПКГ в лучевой артерии. Результаты исследований
in vitro и in vivo показали, что: 1) крутизна ОА-волн, индуцированных в крови
в режиме пропускания, линейно зависит от ПКГ в диапазоне от 6,2 до 12,4 г/дл;
2) ОА-сигнал регистрируется, несмотря на оптическое ослабление в рассеивающих
фантомах биотканей толщиной до 1 см; 3) ОА-система регистрирует сигналы, ин-
дуцированные в крови, циркулирующей в лучевой артерии. Клинические исследо-
вания здоровых добровольцев, описанные в работе [1005], показали, что амплитуда
ОА-сигнала, генерируемого в лучевой артерии, хорошо следует за изменениями ПКГ.
Концентрания гемоглобина (ПКГ) измерялась непосредственно в одновременно заби-
раемых образцах крови и изменялась при внутривенном введении физиологического
раствора.

Оптоакустический метод используется для характеристики многослойных тка-
невых структур в ближнем и дальнем поле [844], что важно для обеспечения
исследований капиллярной гемангиомы кожи человека по глубине ее залегания [847].
ОА/ФА-метод может также использоваться при получении in vivo томографических
изображений мелких животных. Сообщалось о получении двумерных ОА-изображе-
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ний [848] и слоев трехмерных изображений [849] мышей ex vivo. Была разработана
система, пригодная для структурного и функционального отображения мозга кры-
сы [856, 857].

Исследования и разработки ведутся в направлении неивазивного мониторинга
венозной оксигенации [1015, 1016]. В этих работах описана разработанная и по-
строенная авторами новая ОА-система для мониторинга степени оксигенации крови
верхнего сагиттального синуса, большой мозговой вены средней линии. Эксперимен-
тальная установка позволяет детектировать сигналы от этой вены in vivo на длинах
волн возбуждения 700, 800, и 1064 нм через достаточно толстый (5–6 мм) череп ов-
цы, благодаря высокому (на уровне долей миллиметра) разрешению по глубине. Эти
результаты показывают новые возможности и перспективы неинвазивных и точных
измерений степени оксигенации венозной крови мозга у человека.

Теоретическая модель, описывающая зависимость ОА/ФА-сигнала от степени
насыщения гемоглобина крови кислородом (sO2), представлена в работе [1017].
Полный ОА-сигнал, генерируемый многими эритроцитами, рассчитывался путем
суммирования ОА-сигналов (полей) от каждого эритроцита, представляемого как
сферическая капля жидкости. Для генерирования двумерного пространственного
распределения эритроцитов использовался метод Монте-Карло. Предполагалось, что
все эритроциты имеют одинаковый уровень sO2 для данного распределения. Доля
молекул оксигемоглобина в каждом эритроците определяла степень оксигенации
клетки и, соответственно, крови. Было найдено удовлетворительное качественное
совпадение расчетных данных с данными опубликованных экспериментальных ис-
следований [1017].

Для надежного количественного определения степени оксигенации могут ока-
заться полезными различные комбинированные методы, например сочетание ОА-ме-
тода детектирования поглощения с экзогенными красителями, время жизни кото-
рых в промежуточном триплетном состоянии чувствительно к концентрации кис-
лорода [1018]. Такой метод преполагает возбуждение молекул красителя на длине
волны накачки в максимуме их поглощения, например, для G2-красителя — это
630 нм, а затем зондирование пробным пучком на большей длине волны (950 нм
для G2-красителя) для ОА-детектирования изменяющегося во времени поглощения
в возбужденном триплетном состоянии. Изменяя время задержки между пучком
накачки и пробным пучком, можно получить экспоненциально затухающую кривую
амплитуды ОА-сигнала, которая определяется концентрацией кислорода в ткани.
Поскольку это временной метод, он мало зависит от неоднородности оптических
свойств биоткани и распределения световой энергии в ней.

4.11.4. Измерение температуры. Лазерные ОА/ФА-методы позволяют реали-
зовать неинвазивный мониторинг распределения температуры и тепловых поврежде-
ний в биотканях по глубине и в реальном времени [888, 1019–1022]. Возможность
измерения температуры основана на фундаментальном явлении, связанном с зави-
симостью параметра Грюнайзена Г (см. формулу (4.23)) от температуры. Линейная
зависимость амплитуды ОА-сигнала от температуры в биотканях была показана
в работе [888], поэтому она может быть выражена в виде эмпирической формулы:

Г = A+BT , (4.57)

где A и B являются константами, а T — температура. В случае чисто поглощающей
среды уравнение (4.22) можно переписать в виде

δp(z) = [A+BT (z)]μaE0 exp (−μaz), (4.58)
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а в случае сильно рассеивающей среды в глубинном режиме (не под поверхно-
стью) как

δp(z) = [A+BT (z)]μabsE0 exp (−μeffz), (4.59)

где T (z) представляет распределение температуры в биоткани, bs — параметр,
учитывающий многократное рассеяние в биоткани и зависящий от коэффициентов
поглощения и рассеяния, а μeff является эффективным коэффициентом затухания
(см. формулу (1.18)). Преобразуя уравнение (4.59), можно получить

T (z) = C +D
δp(z)

δp(z)T=T0

, (4.60)

где δp(z)T=T0 — ОА-профиль давления, измеренный при начальной температуре T0;
C и D являются параметрами, которые зависят от свойств биоткани. Таким образом,
путем измерения и анализа временного ОА-профиля давления можно восстановить
распределение температуры во время гипертермии, при условии, что оптические
свойства остаются неизменными.

В работе [888] с помощью чувствительных широкополосных акустических преоб-
разователей было проведено исследование в реальном времени термически индуциро-
ванных изменений оптических свойств биотканей путем измерения и анализа ампли-
тудных и временных характеристик ОА/ФА-сигналов, а также измерения диффуз-
ного отражения. Экспериментальная установка частично представлена на рис. 4.27.
В эксперименте коагуляция образцов печени, миокарда и простаты осуществлялась
с помощью интерстициального облучения излучением непрерывного АИГ:Nd-лазера
или контактного нагрева. Было установлено, что оптические свойства постоянны до
температуры коагуляции (около 53 ◦C) и ОА-отклик резко возрастает при нагреве от
температуры коагуляции до 70 ◦C (см. рис. 4.28 и 4.29). Резкое изменение отклика

Рис. 4.27. Экспериментальная установка для ОА/ФА-измерений температуры биотканей [888]
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Рис. 4.28. Температурная зависимость амплитуды ОА-сигнала, возбуждаемого в печени (а)
и миокарде (б) собаки. Вертикальными и горизонтальными линиями на рисунке (а) отмечены

типичные температурные режимы, обычно используемые в гипертермии опухолей [888]

связано с изменением коэффициентов поглощения и рассеяния коагулированной
биоткани (параметры C и D в уравнении (4.60)). Мониторинг движения фронта
интерстициальной коагуляции в свежих образцах биотканей собаки продемонстри-
ровал хорошее пространственное разрешение метода, ∼ 600 мкм. Результаты этого
исследования в целом показывают, что ОА/ФА-метод потенциально может быть
использован для точного управления в реальном времени процессом термотерапии
злокачественных и доброкачественных новообразований на глубине до нескольких
сантиметров.

Возможность сопровождения фототермической терапии рака с использованием
ОА/ФА-визуализации для локализации поглотителей и мониторинга степени по-
вышения температуры была показана в работе [1019]. Фототермическая терапия
проводилась с использованием непрерывного лазерного излучения и металлических
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Рис. 4.29. Температурная зависимость амплитуды ОА-сигнала, возбуждаемого в образцах
миокарда собаки, при контактном нагреве [888]

нанокомпозитов с широкой полосой поглощения в ближнем ИК-диапазоне. Система
визуализации на основе линейки ультразвуковых преобразователей, сопряженная
с наносекундным импульсным лазером, позволяла получать изображения как фан-
томов биотканей, так и тканей животных ex vivo, до и во время фототермической
терапии. Полученные карты распределения тепла, рассчитанные по данным мони-
торинга температурно-зависимых изменений ФА-сигнала во время терапевтического
лазерного воздействия, и их сравнение с картами ультразвуковой визуализации
температуры позволили сделать вывод о том, что комбинация этих двух методов
визуализации будет полезна для сопровождения фототермической терапии с исполь-
зованием наночастиц.

При одновременных термоакустических и ФА-измерений была получена темпера-
турная чувствительность на уровне 0,15 ◦C при временном разрешении порядка 2 с,
необходимом для усреднения 20 сигналов [1020]. Возможность получения изображе-
ний на глубине биоткани важно для мониторинга in vivo температуры при тепловых
или криогенных воздействиях на биоткань.

Как мы уже видели, восстановление распределения температуры внутри био-
ткани может быть сделано на основе регистрации ОА/ФА-сигналов, возбуждаемых
в биоткани при поглощении импульсного лазерного излучения, матрицей приемников
и последующим решением обратной задачи ОА/ФА-томографии, если калибровочная
зависимость μaГ (см. уравнения (4.57)–(4.59)) от температуры для исследуемого
типа ткани известна [1021, 1022]. При использовании узкого лазерного пучка и ко-
нечной длительности лазерного импульса амплитуда ОА-сигнала пропорциональна
коэффициенту поглощения света μa и практически не зависит от приведенного
коэффициента рассеяния μ′

s (см. уравнения (1. 36) и (1.37)).
В работах [1021, 1022] в качестве источника возбуждения ОА-сигналов ис-

пользовалось излучение основной гармоники (λ = 1064 нм, τL = 12 нс) импульсного
АИГ:Nd-лазера с модуляцией добротности и частотой повторения импульсов 50 Гц
(см. рис. 4.30). Энергия импульсов на поверхности биоткани составляла 2–3 мДж
при диаметре пучка 2,5 мм. Нагрев среды за один лазерный импульс не превышал
сотой доли градуса, а за весь цикл измерений при усреднении по 128 реализациям —
одного градуса. Были приняты меры для минимизации пироэффектов в пьезоэлек-
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Рис. 4.30. Схема экспериментальной установки для ОА/ФА-контроля температуры биологиче-
ских тканей при нагревании [1022]

трическом преобразователе и изменения его чувствительности в зависимости от
температуры. Преобразователь с плавной переходной характеристикой в диапазоне
частот 0,05–12 МГц и низкочастотной чувствительностью 845 мкВ/Па (с учетом
50-кратного усиления) был изготовлен из пленки ПВДФ толщиной 110 мкм. За-
регистрированный преобразователем сигнал записывался цифровым осциллографом
(частота дискретизации — 1 ГГц, аналоговая частота — 100 МГц). Синхронизация
работы системы осуществлялась с помощью фотодиода, расположенного за глу-
хим зеркалом лазера. После процедуры дегазации образцы биоткани закреплялись
в держателе, который затем помещался в термостат с дистиллированной водой.
Чтобы распределение температуры в образце было равномерным, нагрев образцов
происходил достаточно медленно (примерно на 2 ◦C за 5–10 мин) при ее контроле
термопарой.

Измеренные зависимости амплитуды ОА-сигнала от температуры для свиной
печени, куриной мышечной ткани и свиного жира представлены на рис. 4.31. При
остывании образцов мышечной ткани (рис. 4.31 а) от температуры, большей 45 ◦C,
амплитуда ОА-сигнала не возвращается в исходное значение, демонстрируя проис-
ходящие необратимые изменения в структуре ткани. Отличие температурных зави-
симостей для свиного жира (рис. 4.31 б) состоит в том, что амплитуда ОА-сигнала
падает с увеличением температуры от 25 ◦C до 80 ◦C. В случае охлаждения образцов
от температуры выше ∼ 36 ◦C, наклон зависимостей становился более пологим по
сравнению с тем, который наблюдается при нагреве. Это может свидетельствовать
о модификации жировой ткани, по-видимому, при любых температурах, превышаю-
щих температуру живого организма, и может быть связано с температурно-индуци-
рованным липолизом жировых клеток [1023]. Аналогично случаю мышечной ткани
при остывании образцов печени (рис. 4.31 в) от температуры 45 ◦C, характер зависи-
мости повторял кривую нагрева в обратном направлении. При остывании образцов
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от температуры больше 45 ◦C, зависимость амплитуды ОА-сигнала от температуры
была линейной, причем коэффициент наклона прямой был меньше, чем при нагреве
ткани.

Лазерный ОА/ФА-метод используется также для мониторинга охлаждения и за-
мораживания биоткани [1024], что важно, например, для получения воспроизводи-
мых результатов измерений оптических характеристик биоткани при определенном
способе подготовки образцов (см. гл. 7), а также в некоторых терапевтических
технологиях, например, для редукции жировых отложений.

4.11.5. Мониторинг лазерной абляции ткани. Еще одним важным приме-
нением ОА-метода с временным разрешением является мониторинг механического
отклика и абляции биоткани под действием лазерных импульсов [884, 861, 862,
1025]. Была показана возможность использования ОА/ФА-метода для мониторинга
лечения глаукомы методом лазерной циклофотокоагуляции [861]. Из описанных
результатов следует, что ОА-метод является перспективным средством локализации
ресничного тела и мониторинга процесса коагуляции. Для оптимизации лазерного
лечения глазного дна была разработана неинвазивная ОА-методика мониторинга
температуры глазного дна в реальном масштабе времени [862]. Было показано,
что ОА-метод может быть использован для неинвазивного определения ретинальной
температуры во время импульсного лазерного воздействия на глаза. Этот метод так-
же может быть адаптирован для стационарной фотокоагуляции, фотодинамической
терапии и транспупиллярной терапии, а также других офтальмологических методик,
в которых происходит лазерный нагрев биоткани.

4.11.6. Цитометрия и визуализация in vivo сторожевых лимфоузлов.
ОА/ФА-методы с использованием эндогенных хромофоров (например, меланина
или гемоглобина) или синтетических наночастиц в качестве ФА-контрастных
агентов демонстрируют исключительные возможности для визуализации опухолей
in vivo с высоким разрешением в более глубоких тканях (до 3–5 см) по сравнению
с существующими чисто оптическими методами [968, 897–898, 904, 1026–1047].
Кроме того, применение углеродных нанотрубок [1029], квантовых точек [1030],
а также золотых углеродных нанотрубок (ЗНТ) [1031] и их кластеров с эффектом
красного сдвига [971], успешно используется в проточной цитометрии in vivo на
основе ОА/ФА-метода.

Возможности ОА/ФА-метода для оценки состояния сторожевых лимфатических
узлов [936, 968, 1029, 1031, 1033–1035], а также многоцветного ФА-метода для обна-
ружения опухолевых клеток, распространяющихся по лимфатической системе [968],
и количественного определения числа метастатических клеток, транспортируемых по
лимфатическим сосудам в сторожевые лимфоузлы, были продемонстрированы с помо-
щью модельных опухолей на животных [1033]. Было показано, что ФА-обнаружение
метастазов в сторожевых лимоузлах может быть интегрировано с уничтожением
метастатических клеток на основе волоконно-оптической мультимодальной диагно-
стическо-терапевтической платформы, использующей многоцветную ФА-лимфогра-
фию с временным разрешением, ФА-цитометрию лимфотока и фототермическую
(ФТ) терапию [1033]. Микроскопическая ФА-визуализация на моделях животных
с использованием красителя метиленового синего и наночастиц в качестве кон-
трастных агентов была успешно применена для отображения лимфатических узлов,
находящихся на глубине до ∼ 3 см [936, 1034, 1035].

ОА/ФА-экспериментальная установка, как правило, собирается на основе микро-
скопа, например, такого как Olympus BX51, со встроенными модулями: ФА-волокон-
ный модуль, ФТ-модуль, флуоресцентный модуль и модуль просвечивающей цифро-
вой микроскопии (ПЦМ) [961, 968, 1026, 1031, 1033]. Импульсный параметрический
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генератор света (ПГС) с длиной волны, перестраиваемой в диапазоне 420–2300 нм,
длительностью импульсов ∼ 8 нс и частотой повторения импульсов 10–50 Гц, диа-
метром пучка 10–100 мкм и плотностью энергии в диапазоне 1–104 мДж/см2 часто
используется в качестве источника света. Диодные лазеры также применяются,
например, лазер с длиной волны 905 нм, длительность импульса 15 нс, частотой
повторения импульсов 10 кГц и плотностью энергии в диапазоне 0,01–0,7 Дж/см2

был использован для обнаружения клеток меланомы. ФА-волны детектируются с по-
мощью ультразвуковых преобразователей, например такого как модель 6 528 101
(Imasonic Inc, Безансон, Франция) с частотой 3,5 МГц и диаметром 5,5 мм, затем
усиливаются и регистрируются спомощью бокскар устройства и цифрового осцилло-
графа (например, Tektronix TDS 3032B). Для обеспечения акустической и оптической
связи между биотканью и преобразователем, как правило, используются УЗИ-гель
или теплая вода.

В работе [968] с помощью двух последовательных лазерных импульсов разных
длин волн: 850 нм (ПГС) и 639 нм (КР-лазер), с 10 мкс-задержкой между импульса-
ми получали отображение лимфатического сосуда и идентифицировали наночастицы
путем регистрации соответствующих ФА-волн. Доставка лазерного излучения к объ-
екту исследования обычно осуществляется с помощью микроскопа или оптического
волокна с диаметром сердцевины 400 мкм и фокусирующим наконечником, закреп-
ленным в специальном держателе (см. рис. 4.32, цветная вклейка). Для расширения
экспериментальных возможностей ФА-микроскоп комбинируют с ФТ-модулем [961].
В ФТ-модуле на основе эффекта тепловой линзы дефокусировка коллинеарного
пробного пучка He-Ne-лазера измеряется с помощью точечной диафрагмы. Для
проверки ФА/ФТ-данных и получения дополнительной информации используют
также флуоресцентный модуль на основе цветной ПЗС-камеры (например, Nikon
DXM1200). Для навигации лазерных пучков, а также распознования анатомических
микроструктур лимфоузлов служит ПЦМ-модуль высокого разрешения (∼ 300 нм).
ФА-отображения получают в условиях ex vivo и in vivo путем пространственного
сканирования сфокусированного лазерного пучка или торца волокна по поверхности
биоткани с помощью компьютерно управляемого столика микроскопа с общим вре-
менем сканирования 1–10 мин в зависимости от размера выборки.

Магнитные наночастицы (МНЧ), как хорошо известные лимфографические мет-
ки, так и новые золотые углеродные нанотрубки [1031], были использованы авторами
работы [1033] в качестве ФА-контрастных агентов. Сферические МНЧ имели сред-
ний диаметр ∼ 30 нм, покрытие из полиэтиленгликоля (ПЭГ) и ядро из Fe2O3. Спе-
циально разработанные полые однослойные углеродные наночастицы были покрыты
тонким слоем золота, их средний размер составлял 12,8 нм (диаметр)× 91,7 нм (дли-
на). Такие частицы обладают высокой растворимостью в воде и биосовместимостью,
низкой цитотоксичностью за счет наличия защитного слоя инертного золота вокруг
частицы, а также имеют высокое плазмонное поглощение в ближнем ИК-диапазоне
на длине волны 850 нм [1031]. Золотые наночастицы часто сопрягают с фолиевой
кислотой, тогда они преимущественно накапливаются в опухолях молочной железы
человека, а не в нормальных клетках эндотелия лимфатических сосудов.

В работе [1033] модельные опухоли меланомы прививались на ухо мыши пу-
тем инъекции 106 B16F10 клеток меланомы, растворенных в 50 мкл фосфатного
буферного раствора (ФБР). Развитие заболевания в направлении метастатической
фазы оценивалось по измерениям размера первичной опухоли, ФА-отображениям
и гистологии. В ряде экспериментов, для того чтобы имитировать метастазы, клетки
рака молочной железы вводили с помощью микрошприца непосредственно в лимфа-
тические узлы.

8*
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ФА, микроскопические и гистологические H&E (гемаксилин-эозин) исследования
лимфатических узлов проводились in vivo и ex vivo на первой и второй неделях
после прививки опухолевых клеток меланомы (см. рис. 4.33 и 4.34, цветная вклейка)
[1033]. Исследование сторожевых лимфоузлов и лимфатических сосудов in vivo
выполнялось либо через неповрежденную кожу (неинвазивно), либо через небольшой
разрез кожи, в проекции лимфоузла. При этом обеспечивался непосредственный
контакт держателя волоконного световода с кожей или лимфатическим узлом. Для
изучения лимфоузлов ex vivo они аккуратно вырезались из тела мыши и освобожда-
лись от жира и других окружающих тканей. Для уменьшения размытия лазерного
пучка из-за рассеяния света в тканях лимфоузлов узлы на 5 мин помещались в гипе-
росмотические оптические просветляющие агенты (ОПА), такие как 40%-я глюкоза,
100%-й ДМСО, или 80%-й глицерин, которые существенно снижают рассеяние света
в биотканях [6, 162, 163, 178, 200] (см. гл. 9).

Сочетание ФА-отображения метастазов сторожевого лимфоузла с просвечиваю-
щей цифровой микроскопией (ПЦМ) в режиме высокого разрешения (до 300 нм)
позволяет оценить точное распределение и количество метастазов меланомы и об-
ласть их лазерного разрушения [1033]. Чтобы оценить действие двух лимфатических
бассейнов, суспензии наночастиц МНЧ и ЗНТ (каждая суспензия концентрации
∼ 1011 НЧ/мл в 5 мкл ФБР) вводили внутрикожно на кончике левого и правого ушей
здоровых мышей (n = 4). Предварительные измерения ФА-спектров НЧ показали,
что длина волны 639 нм является оптимальной для обеспечения лучшего ФА-контра-
ста МНЧ в тканях и минимальной интерференции с ЗНТ, которые имеют максимум
поглощения на 850 нм [1031]. Двухцветное ФА-отображение получали с помощью
двух лазерных импульсов на 639 нм и 850 нм сначала сразу после инъекции, а затем
периодически через каждые 10 мин в течение 5 ч. Совместная инъекция ЗНТ с краси-
телем синий Эванса (T-1824) (5 мкл) обеспечивала дополнительные возможности для
визуализации лимфатических сосудов и лимфоузлов. Этот краситель с поглощением
в видимой области спектра (∼ 660 нм) был выбран, чтобы избежать помех от ЗНТ
с максимумом поглощения в ближней ИК-области. Это исследование показало, что
наночастицы быстро входят в лимфатические сосуды и мигрируют менее, чем за
3–5 мин, в левый и правый шейные лимфатические узлы на глубину 1–3 мм, что
хорошо согласуется с наблюдением быстрого поглощения наночастиц лимфатической
системой.

Амплитуда ФА-сигнала, возбуждаемая излучением с длиной волны 850 нм на
поверхности в проекции лимфоузла до и после введения ЗНТ, увеличивалась от
1,5 ± 0,2 о. е. до 30,1 ± 3,2 о. е. (10 мин после инъекции, p = 0,05). В то же время
амплитуда ФА-сигнала на длине волны возбуждения 639 нм увеличивалась от 2,2±
± 0,3 о. е. только до 8,7 ± 0,9 о. е. при введении МНЧ (p = 0,01). Это приводило
к увеличению ФА-контраста (как отношение сигналов до и после введения в кожу
над лимфоузлом) порядка ∼ 20 для ЗНТ и ∼ 4 для МНЧ на длинах волн 850 нм
и 639 нм соответственно.

Возможности интегрированной ФА-платформы для оценки скорости распростра-
нения опухолевых клеток в лимфосистеме и состояния сторожевых лимфоузлов
были впервые опробованы в модели опухоли меланомы [1033]. Меланома является
злокачественным образованием, которое может быстро перейти в неизлечимую фор-
му с метастазами. Обычные средства диагностики имеют высокую степень ложно-
отрицательных результатов (∼ 25%) при выявлении положительных сторожевых
лимфоузлов. С клинической точки зрения меланин является очень перспективным
эндогенным ФА-контрастным агентом и обеспечивает в ближнем ИК-диапазоне
ФА-сигналы от отдельных пигментных клеток меланомы выше фона от крови [968,
1026]. Мониторинг ФТ-сигналов от отдельных клеток B16F10 в суспензии (всего
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300 клеток) продемонстрировал высокий уровень их неоднородности: 5–10% клеток
с повышенной пигментацией давали ФТ-сигналы с амплитудой гораздо большей, чем
все остальные клетки с меньшей пигментацией [1026]. Около 82± 3,8% опухолевых
клеток обнаруживаются с помощью комбинированной ФТ/ФА-техники.

Инъекция красителя синий Эванса также используется для визуального раз-
личия афферентного лимфатического сосуда, который исключительно обеспечивает
сбор лимфы из опухоли (рис. 4.33 а, сверху, выноски). Многочисленные (20–50)
ФА-сигналы, индуцированные диодным лазером от одной и той же клетки меланомы,
движущейся в потоке, регистрируются с помощью бокскар-системы и преобразуют-
ся в сигналы с шириной, определяемой временем пролета клетки через лазерный
пучок. ФА-мониторинг пренодальных лимфатических сосудов и сторожевого лимо-
узла в режиме реального времени показал, что количество метастатических клеток,
продуцирующих редкие всплески ФА-сигнала, увеличивалось от 0,26± 0,05 кл/мин
на первой неделе до 2,13 ± 0,3 кл/мин на второй неделе после прививки мелано-
мы. По состоянию на первую неделю после прививки размер опухоли был равен
1,0 ± 0,2 мм2 (рис. 4.33, верхний ряд, слева), при этом надежно определялись 493
ФА-сигнала, обусловленные отдельными меланомными клетками (отдельные пятна
на изображении охватывают 6% от исследуемой области), которые образовывали
три микрометастаза (раздельные скопления клеток) с ФА-контрастом 10,6 ± 1,2
(рис. 4.33, средний ряд, слева). Через две недели основной размер опухоли уве-
личивался до 3,6 ± 0,5 мм2 (рис. 4.33, верхний ряд, справа) и было обнаружено
гораздо большее количество ФА-сигналов (3188 отдельных пятен на изображении
охватывают уже 39% от исследуемой области) со средним контрастом 22,5 ± 0,9,
в том числе 7–10 сигналов высокой интенсивности, которые свидетельствуют о на-
личии множественных метастазов (рис. 4.33, средний ряд, справа). Гистология этих
узлов показала отсутствие метастазов на первой неделе (рис. 4.33, нижний ряд,
слева), но только единичные метастазы были обнаружены на гистологии через две
недели после прививки (рис. 4.33, нижний ряд, справа). Этот результат показывает
уникальные возможности ФА-метода по выявлению метастазов на уровне единичных
клеток с существенно улучшенной чувствительностью по сравнению с традиционной
гистологией [968, 1026, 1033].

Селективное лазерное удаление метастазов в сторожевых лимфоузлах можно
обеспечить при оптическом мониторинге с помощью просвечивающей цифровой
микроскопии изображений раковых клеток молочной железы, помеченных конъюга-
тами ЗНТ/фолиевая кислота в процессе лазерной абляции путем детектирования
линейного/нелинейного ФТ-отклика от живых/поврежденных клеток, и пропадания
ФТ-сигнала после распада клетки под воздействием лазерного импульса высокой
энергии [1033].

Также в качестве примера селективного лазерного воздействия на раковые клет-
ки рис. 4.34 иллюстрирует лазерно-индуцированное локализованное повреждение
сторожевого лимфоузла, содержащего микрометастазы меланомы, при различной
плотности энергии излучения лазера, управляемой величиной генерируемого ФА-сиг-
нала [1033].

4.11.7. ОА/ФА-датчики. Измерение скачка давления или смещения на по-
верхности биоткани чаще всего обеспечивается с помощью пьезоэлектрических
датчиков [831, 832, 854]. Хотя пьезоэлектрические датчики обладают важными
преимуществами — широкой полосой воспринимаемых частот и высокой чувстви-
тельностью, в ряде исследований in vivo предпочтительными являются оптические
методы благодаря их бесконтактности (см. рис. 4.1) [846, 858–860]. В частности,
описана бесконтактная оптическая интерферометрическая методика точного измере-
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ния эффективной глубины ослабления оптического излучения в образце [859, 860].
Эта методика позволяет измерять с разрешением во времени смещение поверхности
биоткани, возникающее из-за поглощения короткого лазерного импульса. Движение
поверхности обусловлено релаксацией термоупругого напряжения, постоянная време-
ни которой пропорциональна глубине ослабления оптического излучения в образце;
величина расширения среды — функция энергетической экспозиции и термофизи-
ческих свойств образца. Данная методика является дополнительной по отношению
к интерферометрической фототермической спектроскопии, в которой эффективная
глубина оптического затухания определяется по разрешенным во времени измерени-
ям смещения поверхности в результате диффузии тепла, следующей за процессом
релаксации термоупругого напряжения [882, 883]. В интерферометрической системе,
описанной в работах [859, 860], используется высокоразрешающий интерферометр,
способный регистрировать смещения на уровне нескольких ангстрем с наносекунд-
ным временным разрешением, что позволило обнаружить подповерхностные кро-
веносные сосуды в предплечье человека in vivo. Интерферометрическая система
на основе фоторефрактивного кристалла описана в работе [945]. Широкополосная
многоэлементная линейная волоконно-оптическая система для ФА-томографии раз-
работана авторами [946].

Высокое разрешение и минимальные искажения изображений характерны для
компьютерной ОА-томографии с круговым сканированием на полный оборот в 360
градусов, применимой к объектам с выпуклой геометрией, таким как мозг и женская
молочная железа [856, 857, 890, 891]. Планарные отражательные методики [831,
832, 838, 850], хотя и не ограничены к применению формой исследуемого об-
разца, однако страдают от довольно сильных ОА-волн, испускаемых оптическими
поглотителями вблизи поверхности, такими как волосяные фолликулы или грану-
лы меланина в коже, акустические реверберации которых потенциально способны
замаскировать значительно более слабый ОА-сигнал от структур, расположенных
глубоко в биоткани. Микроскопическая отражательная ОА-визуализация с исполь-
зованием темнопольного освещения предотвращает появление подобных искаже-
ний [891]. Высокое пространственное разрешение и высокая чувствительность были
достигнуты при использовании высокочастотного ультразвукового преобразователя
со сферической фокусировкой и большой числовой апертурой (NA), коаксиального
и конфокального по отношению к оптическому облучению. Сочетание широкополос-
ности и большой числовой апертуры обеспечивает высокое разрешение акустического
приемника, однако увеличение частоты ограничено соответствующим уменьшени-
ем глубины проникновения акустической волны (затухание в биоткани составляет
0,7–3 дБ/см/МГц). Поэтому для исследований кожи крысы in vitro и in vivo авторы
работы [891] использовали ОА-датчик с большой числовой апертурой (NA = 0,44)
и частотным диапазоном от 32,5 до 67,5 МГц. Такие параметры ОА-датчика обеспе-
чивают поперечное разрешение 45–120 мкм (определяемое NA) и аксиальное разре-
шение ∼ 15 мкм (определяемое частотным диапазоном). Система может отображать
контраст оптического поглощения до глубины в 3 мм.

Основная техническая трудность измерения ОА-профилей с временным разреше-
нием связана с обеспечением приема акустических сигналов без искажений. Такой
прием должен обладать одновременно высоким временным разрешением, равным
или выше длительности лазерного импульса, и широкой полосой частот, прости-
рающейся вплоть до низкочастотного ультразвука [831]. Широкополосные пьезо-
электрические преобразователи с короткозамкнутыми или незамкнутыми рабочими
режимами, будучи низкошумящими приемниками, оказались наиболее подходящими
для этой цели. Преобразователь, работающий в короткозамкнутом режиме, имеет
значительную толщину, которая больше пространственной протяженности детекти-
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руемого ультразвукового импульса. Толщина преобразователя ограничивает нижний
предел детектируемых ультразвуковых частот и временную ширину окна детек-
тирования. Чрезмерная толщина пьезоэлемента 1) приводит к более выраженной
акустической дифракции на более низких ультразвуковых частотах в детектируе-
мом сигнале; 2) снижает электрическую емкость до значений ниже электрической
емкости электронной схемы. Трудно проектировать акустические преобразователи,
работающие в короткозамкнутом режиме, для регистрации ОА-импульсов длитель-
ностью более 1–2 мкс. Однако эти преобразователи могут быть оптимальными для
регистрации субмикросекундных и наносекундных ОА-сигналов. Верхний предел
ультразвуковой частоты определяется временем разряда емкости преобразователя.
Ширина полосы детектирования ультразвука может достигать нескольких сот мега-
герц. Этот тип преобразователей не требует подложки для уменьшения резонансных
вибраций.

Для акустических преобразователей, работающих в незамкнутом режиме, толщи-
на пьезоэлектрического элемента обязательно должна быть меньше, чем наименьшая
детектируемая акустическая длина волны [831]. Нижний предел детектируемых
ультразвуковых частот определяется временем разряда электрической емкости преоб-
разователя через входное сопротивление электронного предусилителя. Для проекти-
рования акустических преобразователей, работающих по незамкнутой схеме с очень
широкой полосой ультразвукового детектирования (� 100 МГц), нужно использовать
пьезоэлектрические элементы толщиной несколько микрометров. Выбор соответству-
ющего материала подложки является ключевым для расширения полосы частот.
Проектирование слоя подложки, акустически согласованного с пьезоэлектрическим
материалом, для эффективного подавления резонансов преобразователя является од-
ной из наиболее важных технических проблем. Чувствительность преобразователей,
работающих в незамкнутом режиме, выше, чем у работающих в короткозамкнутом
режиме, благодаря более длительной задержке электрического заряда в пьезоэле-
менте.

Другая техническая трудность в обеспечении высокого временного разрешения
при детектировании профилей ОА-импульсов состоит в необходимости точной уста-
новки лицевой поверхности детектора по отношению к волновому фронту приходя-
щего оптоакустического сигнала [831]. Очевидно, что разница во времени прихода
лазерно-индуцированного импульса давления на разные края пьезоэлектрического
элемента должна быть меньше, чем временное разрешение такого преобразователя.
Поэтому угол между направлением распространения волнового фронта импульса
давления и нормалью к пьезоэлектрическому детектору должен быть настолько
мал, насколько это возможно. Например, для достижения временного разрешения
Δτ ∼ 10 нс волна давления должна падать под углом менее чем ∼ 3 мин при апертуре
приемника ∼ 3 мм.

Наибольшая пьезоэлектрическая эффективность для широкополосного пьезо-
электрического детектирования может быть достигнута с помощью пьезокерамик,
например PZT-5H [831]. Несколько более низкую чувствительность обеспечивает
поливинилденефлуорид (ПВДФ) или его сополимеры. Кварц и ниобат лития имеют
существенно более низкую чувствительность для широкополосного детектирования
ультразвука.

Низкий акустический импеданс, такой же как у биологических тканей, делает
ПВДФ подходящим материалом для зондирования в медицине и биологии [831].
Проектирование эффективных подложек для ПВДФ-преобразователей не представ-
ляет трудностей, что позволяет устранять реверберации детектируемого ОА-сигнала
внутри пьезоэлемента.
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Существует много схем широкополосных акустических и ОА-преобразователей,
которые могут быть использованы для разнообразных приложений в биомедицине
(см. рис. 4.3) [831, 840, 891]. Двумерные ОА-изображения получаются либо с при-
менением стационарной линейки акустических преобразователей, либо путем ска-
нирования одного преобразователя по поверхности биоткани [832]. Дугообразная
линейка, состоящая из 32 сверхширокополосных пьезоэлектрических преобразова-
телей размером 1 × 12,5 мм с расстоянием 3,85 мм между элементами, описана
в работе [832]. Для обеспечения возможности работы в широкой полосе ультразву-
ковых частот использовался пьезоэлектрический полимер ПВДФ толщиной 110 мкм.
Преобразователи были смонтированы вдоль дуги радиуса 60 мм. Такая геометрия
обеспечивала оптимальное разрешение по всему полю зрения 60× 60 мм в плоскости
изображений. Форма и длина отдельных пьезоэлементов определяет пространствен-
ное разрешение этой линейки в плоскости, перпендикулярной плоскости изображе-
ний. Использованные плоские элементы обеспечивали разрешение, равное линейно-
му размеру элемента. Данная 32-элементная линейка использовалась для получения
двумерных изображений опухолей молочной железы [832]. Два изображения на двух
различных длинах волн 1064 и 757 нм были последовательно получены при облу-
чении шестьюдесятью импульсами длительностью 100 нс на каждой из длин волн
на протяжении 0,8 с. Реконструкция изображения занимала около 1 с. Разрешение
изображения составляло ∼ 1 мм в глубину и 1,5 мм в поперечном направлении, что
сравнимо с разрешением рентгеновской маммографии и УЗИ.

Трехмерное ОА-изображение можно получить с помощью системы, спроекти-
рованной LaserSonix Technologies, Inc. и основанной на бифокальной линейке из
64 пьезоэлектрических преобразователей и 64 соответствующих каналов сбора дан-
ных [832]. Эта система имеет скорость сбора данных, близкую к режиму реального
времени, и обработку данных, обеспечивающую разрешение около 3 мм в плоскости,
перпендикулярной плоскости изображений, так что можно визуализировать тонкие
фронтальные слои молочной железы. Полные трехмерные изображения можно рекон-
струировать путем слияния шестидесяти двумерных слоев. Была также разработана
быстрая ОА-система визуализации на основе линейной матрицы из 320 преобразова-
телей [914].

Когда требуется сверхвысокое разрешение на клеточном или субклеточном
уровне, можно применить конфокальный ОА-преобразователь высокого разрешения,
обеспечивающий подповерхностную визуализацию в режиме сканирования [832].
Сверхширокая полоса ультразвукового детектирования, реализуемая в преобразо-
вателях с регистрацией ОА-сигнала от передней облучаемой лазером поверхности
объекта, дает разрешение по глубине, близкое к 15 мкм. При фокусировке пада-
ющего оптического пучка достигается также сравнимое по величине поперечное
разрешение. Конфокальный ОА-преобразователь обеспечивает острую фокусировку
оптического пучка и длинную прямую область перетяжки акустического пучка в уль-
тразвуковой системе регистрации. Распределения сфокусированного света и акустика
ультразвукового детектирования определяют измеряемый объем для конфокального
преобразователя.

Другая модификация ОА-датчика, использованная в отражательной темнополь-
ной системе визуализации, содержащей оптический волоконный световод, установ-
ленный коаксиально фокусирующему ультразвуковому преобразователю и присоеди-
ненный к вогнутой линзе, описана в работе [891]. Проблему исследования in vivo
целиком тела мелких животных решает система ФА-томографии на основе кольце-
вого конфокального ФА-датчика [1048].

Следует отметить развитие ФА-технологии в направлении эндоскопии и внутри-
сосудистой томографии [947–951]. В частности в работе [951] описана коаксиаль-
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ная система с кольцевой линейкой ФА-преобразователей. Описание разнообразных
ОА/ФА-зондов, пригодных и/или уже опробованных в ОА/ФА-спектроскопии и ви-
зуализации биологических тканей и крови, можно найти в работах [885, 888, 889,
914–918, 921, 923, 925, 926, 929, 931, 932, 934, 997, 998, 1004, 1005].

4.12. Заключение

Нестационарные ОТР/ФТР-, ОТ/ФТ- и ОА/ФА-методы хорошо подходят для
мониторинга оптических и тепловых свойств различных биотканей человека in vitro
и даже in vivo и in situ. В частности, может быть измерено содержание воды, оценена
поверхностная концентрация и скорость диффузии местно применяемых веществ
(лекарственных и солнцезащитных препаратов, например) [833, 863–865].

Использование импульсных ОА/ФА- и ОТР/ФТР-методов хорошо подходит для
экспериментов in vivo и in situ. Оптотермический и оптотермоупругий отклики
живой ткани на возбуждение лазерным импульсом составляют основу нового подхода
в медицинской томографии, который сочетает в себе возможности оптического,
теплового и акустического зондирования биоткани и лежит в основе ОА/ФА-томо-
графии [831, 832, 837–839, 843, 846, 848–857, 890, 894–898, 906, 909–913, 918–944],
микроскопии [834, 877, 897, 904–908, 938, 939, 944, 1049, 1050] и эндоскопии
[947–952].

Предложены разнообразные методы визуализации биотканей на основе взаимо-
действия ультразвуковых и световых пучков в неоднородной среде, возникающего
из-за изменения оптических свойств биоткани при ее сжатии ультразвуком [890,
974–981]. Это так называемые акустооптические (АО) взаимодействия и технологии
визуализации.

В ОА/ФА- и АО-сигналы вносят вклад любые (однократно или многократно)
рассеянные фотоны, поэтому глубина, с которой можно получать изображение,
увеличивается по сравнению с чисто оптическими методами, использующими детек-
тирование только баллистических или квази-баллистических фотонов, такими как,
например, ОКТ или конфокальная микроскопия.

ОА/ФА- и АО-томографии (ОАТ/ФАТ и АОТ) обеспечивают [890]: 1) сочетание
высокого оптического контраста и высокого акустического разрешения; 2) возмож-
ность одновременной функциональной визуализации степени оксигенации и объема
крови; 3) высокое значение отношения глубины зондирования к разрешению; 4) от-
сутствие искажений, связанных со спеклами; 5) возможность изменять разрешение
и глубину расположения анализируемого слоя ткани путем вариации частоты звука;
6) возможность одновременно получать ОАТ/АОТ-изображения и чисто ультразву-
ковые изображения одних и тех же слоев биоткани для повышения диагностической
значимости; 7) применение неионизирующих лазерных и ультразвуковых излучений
в пределах норм безопасности для биологических тканей.

Однако ОАТ/ФАТ и АОТ имеют некоторые ограничения, по большей части свя-
занные с использованием ультразвуковой технологии. К ним относятся: контактность
измерения, которая необходима для обеспечения акустической связи, и сильные
аберрации волнового фронта ультразвуковой волны, индуцируемые неоднородными
биотканями и органами. В случае высокой акустической однородности одновремен-
ная регистрация ультразвукового изображения может быть полезна для получения
информации об акустических свойствах среды, необходимых для реконструкции
изображения в ОАТ/ФАТ и АОТ.

ОА/ФА-технологии с использованием сигналов от эндогенных хромофоров (ме-
ланина и гемоглобина) или экзогенных красителей и наночастиц обеспечивают
визуализацию опухолей in vivo с высоким разрешением на глубине до 3–5 см [968,
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897–898, 904, 1026–1047]. ФА-контрастные синтетические наноматериалы, такие
как, например, углеродные нанотрубки [1029], квантовые точки [1030] и золотые уг-
леродные нанотрубки [1031] успешно используется в проточной цитометрии in vivo.

Потенциальные возможности ОА/ФА-метода для мониторинга сторожевых лим-
фоузлов и количественной характеризации миграции опухолевых клеток по лимфати-
ческой системе были успешно продемонстрированы с помощью модельных опухолей
на животных [936, 968, 1029, 1031, 1033–1035].

Как отмечено в работе [895], с помощью ФАТ можно создавать многомасштабные
многоконтрастные изображения живых биологических структур, начиная от органелл
до органов и даже целых мелких животных. Как правило, достижимо пространствен-
ное разрешение порядка 1/200 от желаемой глубины изображения, которое может до-
ходить до 7 см. ФАТ обеспечивает анатомические, функциональные, метаболические,
молекулярные и генетические контрасты для наблюдения сосудистой гемодинамики,
кислородного обмена, биомаркеров и экспрессии генов.

В работе [1048] описана новая система кольцевой конфокальной ФА-компьютер-
ной томографии для получения изображений целиком всего тела мелких животных,
использующая конфокальное устройство кольцевого освещения в свободном про-
странстве и 512-элементный полнокольцевой линейный приемник ультразвуковых
сигналов. Освещение через свободное пространство максимально увеличивает эф-
фективность доставки света, а полнокольцевое детектирование ФА-сигнала обеспечи-
вает полное двумерное поле зрения, необходимое для точной реконструкции изобра-
жения. Использование цилиндрических фокусирующих элементов линейки позволяет
получать изображение тонкого поперечного сечения в плоскости с размерами от
0,10 до 0,25 мм со скоростью 1,6 с/кадр. Путем перемещения мыши в вертикальном
направлении получают серию изображений различных сечений головного мозга,
печени, почек и мочевого пузыря.

ФА-микроскопия (ФАМ) субмикронного разрешения в связи с техническими
трудностями, обусловленными необходимостью сочетания высокой числовой аперту-
ры (NA) оптического освещения с высокими значениями NA при акустическом де-
тектировании, как правило, работает в режиме просвечивания. Поперечное простран-
ственное разрешение ФАМ в режиме отражения обычно более 2 мкм для видимого
диапазона длин волн. Однако новое компактное устройство на основе параболиче-
ского зеркала для фокусировки и отражения ФА-волн позволило впервые обеспечить
субмикронное разрешение ФАМ, работающего в режиме отражения [1049]. Таким
способом был осуществлен сбор достаточного количества сигналов для обеспечения
хорошей чувствительности без искажения оптической фокусировки. В результате
для длины волны возбуждения, равной 532 нм, было достигнуто поперечное разре-
шение порядка ∼ 0,5 мкм при оптической числовой апертуре NA 0,63. Измеренная
максимальная глубина проникновения в оптически-рассеивающие мягкие биоткани
составила ∼ 0,42 мм, а осевое разрешение ∼ 15 мкм. ФАМ субмикронного разреше-
ния предназначена для получения изображений in vivo оптического поглощения на
субклеточном уровне [1049].

Для неинвазивной визуализации клеточных ядер in vivo без предварительно-
го окрашивания ткани была разработана ультрафиолетовая система ФАМ [1050].
Система была апробована в исследованиях in vivo биоткани ушей мыши при по-
лучении изображений en face кожи. Оптимальная длина волны ультрафиолетового
излучения для получения контрастных ФА-изображений клеточных ядер оказалась
равной 250 нм. Возбуждение на других близких длинах волн в диапазоне между 245
и 275 нм также позволяло получать ФА-изображения клеточных ядер с характерным
положительным и высоким контрастом.
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Новая трех-модальная система для получения изображений молочной железы че-
ловека была разработана путем интеграции ФА- и термоакустического (ТА-) методов
визуализации с модифицированным коммерческим ультразвуковым сканером [1051].
В системе свет (возбуждение ФА) доставлялся с помощью оптической сборки,
помещенной в микроволновую антенну (возбуждение ТА). Чередующиеся лазерные
и микроволновые импульсы возбуждения обеспечивали параллельный сбор данных
ФА- и ТА-сигналов со скоростью 10 кадр/с. Использование ФА-контраста за счет
эндогенного гемоглобина цельной крови позволило авторам получить максимальную
глубину зондирования для ФА-томографии в ткани куриной грудки порядка 6,6 см,
а при использовании раствора экзогенного красителя метиленового синего — 8,4 см
для 7 мм-трубки, заполненной красителем с концетрацией 30 мМ. Максимальная
глубина зондирования для ТА-томографии в слое свиного жира с размещенной
внутри заполненной водой трубкой диаметром 13 мм составила 4,4 см. Осевое, по-
перечное и вертикальное разрешение для ФАТ было соответственно равно 640 мкм,
720 мкм и 3,5 мм. Система является перспективной для клинического применения
при получении изображений раковых опухолей молочной железы.

Полностью оптический ФА-сканер для получения изображений in vivo развива-
ющейся сосудистой сети опухоли и мониторинга разрушающего эту сеть действия
терапевтических препаратов описан в работе [1052]. Сканер использует ультразву-
ковой датчик Фабри–Перо на основе полимерной пленки для регистрации ФА-волн
и соответствующий алгоритм реконструкции изображений. С помощью этой системы
без каких-либо экзогенных меток были получены in vivo 3D-избражения опухолей
целиком на глубине почти до 10 мм с пространственным разрешением менее 100 мкм.
Это дало возможность наблюдать особенности развития сосудистой системы опу-
холи, такие как извилистость сосудов, их проницаемость, а также их некроз под
действием терапевтических препаратов.

ФА-метод является перспективным для диагностики в офтальмологии [1053,
1054] и мониторинга абляции тканей глаза [1025]. В частности, в диагностике он
может использоваться для ФА-ангиографии глаза, свободной от применения каких-
либо экзогенных меток [1053], или в офтальмоскопии для получения in vivo изобра-
жений сетчатки [1054].

Комбинация ФА-метода с УЗИ имеет большие возможности для визуализации
окружающих анатомических структур предстательной железы во время процедуры
брахитерапии [1055].

В работе [1056] описана ЭКГ-синхронизированная ФАМ-система для неинвазив-
ной количественной оценки скорости пульсовой волны в периферических сосудах
живых мышей. Авторы обнаружили линейную корреляцию между скоростью пуль-
совой волны и диаметром сосуда, что согласуется с известными физиологичсескими
явлениями. Скорость распространения пульсовой волны является важным физиоло-
гическим параметром, характеризующим состояние сосудистой системы.

ФА-проточная цитометрия in vivo для мониторинга клеток и контрастных ве-
ществ, циркулирующих в кровеносных и лимфатических сосудах, в настоящее время
представляет собой хорошо отработанную технологию [899, 900, 968, 1026, 1027,
1029–1032]. Описание ее принципов и приложений для детектирования in vivo
и анализа в режиме реального времени циркулирующих клеток (их скорость, морфо-
логия, деформируемость, взаимодействие со стенкой сосуда и между собой и т. д.),
болезнетворных микроорганизмов, наночастиц и красителей можно найти во многих
публикациях (см., например, работы [899, 900, 968, 1029]).

Различные типы наночастиц используются в качестве ФА-контрастных агентов
в ряде биомедицинских приложений, таких как цитометрия in vivo, визуализация
лимфатических узлов и опухолей и сердечно-сосудистая динамика [1027–1047].
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В частности, квантовые точки [1030] и покрытые золотом углеродные нанотрубки
используются в качестве мультимодальных ФА- и ФТ- высококонтрастных моле-
кулярных агентов [1031]. Наночастицы также применяются для магнитного обога-
щения in vivo и мультиплексного ФА-детектирования циркулирующих опухолевых
клеток [1032]. В рамках единой технологии in vivo ФА-обнаружение меченных на-
ночастицами метастазов в сторожевых лимфоузлах может сопровождаться фототер-
мическим разрушением обнаруженных небольших скоплений раковых клеток вплоть
до единичных клеток [1033]. Золотые наноклетки и наностержни, чувствительные
в ближней ИК-области, являются надежными маркерами для получения ФА-отоб-
ражений сторожевых лимфоузлов [1034, 1035]. Многоволновая ФА-визуализация
с помощью плазмонных золотых наночастиц важна для селективного обнаружения
рака [1028, 1037]. Сверхвысокая чувствительность углеродных нанотрубок, исполь-
зуемых в качестве ФА-молекулярных агентов для визуализации в живых организмах,
показана в работах [1039, 1040]. Полые золотые наносферы эффективно применяют-
ся для получения высоко-контрастных ФА-изображений сосудистой системы живого
мозга мыши [1042].

Для адресной доставки наночастиц к раковым клеткам при молекулярной ФАТ
in vivo меланомы использовали биоконъюгаты золотых наноклеток [1043]. Мульти-
спектральная ФАТ позволяет в реальном времени получать динамические изображе-
ния сердечно-сосудистой системы и циркулирующих золотых наностержней [1046,
1047]. Многофункциональные нанозонды используются для повышения эффективно-
сти ОКТ в сочетании с ФА-визуализацией [1045].
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ФЛУОРЕСЦЕНЦИЯ И НЕУПРУГОЕ РАССЕЯНИЕ СВЕТА

Обсуждаются физические основы флуоресценции и неупругого рассеяния света,
включая многофотонную флуоресценцию, колебательную спектроскопию и спектро-
скопию комбинационного рассеяния (КР) в приложениях к оптической биопсии
и визуализации биологических тканей и клеток.

5.1. Флуоресценция

Одним из фундаментальных механизмов взаимодействия света с биологическими
тканями и клетками является люминесценция, которая подразделяется на флуо-
ресценцию, соответствующую разрешенному оптическому переходу со сравнительно
большим квантовым выходом и малым (наносекунды) временем жизни, а также
фосфоресценцию, соответствующую «запрещенному» переходу с низким квантовым
выходом и большим временем распада порядка нескольких микро- или миллисекунд
[1057–1059]. С точки зрения биомедицинских приложений флуоресценция является
одним из основных явлений, используемых в оптической биопсии для неивазив-
ной диагностики и мониторинга состояния биотканей и клеток, обеспечивающих
диагностику на молекулярном уровне, а также для получения функциональных
изображений биотканей и органов [1, 6, 31, 92, 98, 129, 130, 134, 135, 141, 253, 312,
347, 349, 350, 476, 481, 493, 783, 787, 789, 1057–1069].

Поглощение света связано с электронным переходом из основного состояния
в возбужденное состояние молекулы. В результате свет, проходящий через слой
толщины d, ослабляется как [1058]

I(λ) = I0 exp (−μad) = I010
−ελcabd, (5.1)

где I(λ) — интенсивность прошедшего света, I0 — интенсивность падающего света,
ελ — молярный коэффициент экстинкции, а cab — концентрация поглощающих
молекул. В рассеивающих образцах коэффициенты поглощения μa и рассеяния μs
(опущенный в уравнении (5.1)) суммируются, обусловливая последующее ослабление
проходящего света, как подробно описано в предыдущих главах.

Флуоресценция возникает после поглощения света и связана с электронным
переходом из возбужденного состояния молекулы в основное состояние. Ее интен-
сивность (квантовый поток) дается выражением [1058]

IF(λ) = I0[1− 10−ελcabd]ηFΩ/4π, (5.2)

где ηF — квантовый выход флуоресценции, а Ω — телесный угол, в котором ре-
гистрируется изотропное излучение флуоресценции (угловая апертура приемника).
В случае тонких образцов, например клеточных монослоев или образцов биопсии
толщиной несколько микрометров, выражение (5.2) имеет приближенный вид

IF(λ) = I0 ln 10ελcabdηFΩ/4π. (5.3)
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Видно, что интенсивность флуоресценции пропорциональна концентрации и кван-
товому выходу флуоресценции поглощающих молекул. В рассеивающих средах длина
пробега рассеянных и нерассеянных фотонов внутри образца различны, и выраже-
ния (5.2) и (5.3) требуют модификации. Однако в практически однородных тонких
образцах линейная связь между IF, cab и ηF сохраняется.

Рис. 5.1. Диаграмма потенциалов электронных состояний (S0, S1) и колебательных уров-
ней (νi). Показаны колебательные волновые функции и оптические переходы (возбуждение:

S0ν0 → S1νn; флуоресценция: S1ν0 → S0νn) [1058]

Энергии электронных состояний молекулы являются сложными функциями
межъядерных расстояний, обычно образующими «потенциальные ямы», как показано
на рис. 5.1 для основного (S0) и первого возбужденного (S1) состояний. Каждая яма
содержит большое число колебательных уровней энергии νi, каждый из которых
расщеплен на многочисленные вращательные подуровни (не показанные на рис. 5.1).
Электронный переход происходит в «вертикальном направлении», так как за его
короткое время положение ядер не успевает измениться (принцип Франка–Кондона).
Электронные переходы обычно происходят из основных вибронных состояний (для
возбуждения S0 и ν0, для флуоресценции S1 и ν0). Вероятность каждого перехода
пропорциональна квадрату дипольного момента перехода и определяется перекрыва-
нием соответствующих колебательных волновых функций в основном и возбужден-
ном электронных состояниях молекулы. Таким образом, спектры поглощения и флу-
оресценции получаются в результате наложения нескольких переходов, что часто
приводит к образованию широких спектральных полос. Из рис. 5.1 можно заключить,
что так называемый 0–0-переход между самыми низкими колебательными уровнями
лишь слегка выражен, поскольку перекрывание соответствующих волновых функций
мало. По этой причине спектр флуоресценции всегда сдвинут в сторону более низких
энергий ΔW , что соответствует большим длинам волны λ = ΔW/hc по сравнению
со спектром поглощения или возбуждения (h — постоянная Планка, c — скорость
света). Это явление называется стоксовым сдвигом.

Если не рассматривать зависимость энергии электронных состояний от координат
ядер, то различные состояния молекулы можно проиллюстрировать с помощью диа-



5.1. Флуоресценция 239

граммы Яблонского, как показано на рис. 5.2. Возбуждение обычно происходит из
основного синглетного состояния S0 на различные вибронные уровни возбужденных
синглетных электронных состояний Sn, откуда быстрые безызлучательные переходы
(«внутренняя конверсия») за времена порядка фемтосекунд переводят молекулу
в наинизшее возбужденное синглетное состояние S1. Из S1, могут произойти раз-
личные переходы: флуоресценция с переходом в основное состояние S0 (включая его
колебательные подуровни) со скоростью kF, внутренняя конверсия в основное состо-
яние S0 (скорость kIC), интеркомбинационный переход из синглетного в триплетное
состояние T1 (скорость kISC) и безызлучательный перенос энергии на соседнюю
молекулу (скорость kET). Все эти скорости складываются

k = kF + kIC + kISC + kET = 1/τ , (5.4)

определяя время жизни τ возбужденного состояния S1. Отношение kF/k соответству-
ет квантовому выходу флуоресценции ηF. Хотя оптическая спектроскопия позволяет
напрямую отслеживать только излучательные переходы, изменения kIC или kET
часто можно получить из результатов измерения времени жизни флуоресценции.
Следует заметить, что радиационный переход T1 → S0 запрещен по спину, и лишь
у небольшого числа отдельных молекул заметно проявляет себя.

Рис. 5.2. Диаграмма Яблонского энергетических уровней молекулы и скоростей переходов.
Прямые линии — радиационные переходы, волнистые линии — безызлучательные переходы

[1058]

Дипольные моменты переходов имеют определенную ориентацию относительно
молекулы. При возбуждении линейно поляризованным светом преимущественно
возбуждаются те молекулы, у которых дипольные моменты переходов параллель-
ны вектору электрического поля падающего света. Это селективное возбуждение
определенным образом ориентированных молекул приводит к частичной поляризации
флуоресценции, которая описывается степенью поляризации (см. формулу (2.20))

PFL =
IF‖ − IF⊥
IF‖ + IF⊥

(5.5)

или анизотропией флуоресценции [1057]

rF =
IF‖ − IF⊥
IF‖ + 2IF⊥

, (5.6)
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где IF‖ и IF⊥ — интенсивности компонентов флуоресценции, поляризованных па-
раллельно или перпендикулярно электрическому вектору возбуждающего поля, со-
ответственно. Обычно PFL и rF зависят от интервала времени между возбуждением
и регистрацией флуоресценции, поскольку за время жизни возбужденных состояний
многие молекулы меняют свою ориентацию за счет вращения («вращательная диффу-
зия»). Из измерений анизотропии флуоресценции с временным разрешением можно
определить постоянную времени вращательной диффузии, связанную с объемом
молекулы VM и вязкостью окружающей среды η соотношением

τr = ηVM
kBT

, (5.7)

где kB — постоянная Больцмана, а T — абсолютная температура. Постоянная време-
ни вращательной диффузии около 13 нс соотносится с молекулярным весом белков
около 50000 Да [1057], а постоянная времени около 300 пс была приписана агре-
гированным разновидностям фотосенсибилизирующего порфирина (протопорфирина)
с диаметром 1,6 нм [1058].

При возбуждении биологических объектов ультрафиолетовым светом (λ � 370 нм)
можно наблюдать флуоресценцию как белков, так и нуклеиновых кислот — это
так называемая автофлуоресценция (АФ) или собственная флуоресценция биологи-
ческого материала. Квантовый выход флуоресценции всех составляющих нуклеино-
вых кислот имеет величину около 10−4–10−5, что соответствует временам жизни
возбужденных состояний порядка пикосекунд. Автофлуоресценция белков опреде-
ляется аминокислотами, фенилаланином, тирозином и триптофаном с максимумами
поглощения на 257 нм, 275 нм и 280 нм соответственно и максимумами испускания
между 280 нм (фенилаланин) и 350 нм (триптофан) [1057–1059]. В спектре излу-
чения белков обычно доминирует триптофан. Флуоресценция коллагена и эластина
возбуждается между 300 и 400 нм и демонстрирует широкие полосы испускания
между 400 и 600 нм с максимумами около 400 нм, 430 нм и 460 нм. В частности,
флуоресценция коллагена и эластина может использоваться для распознавания раз-
личных типов биотканей, например эпителиальной и соединительной [31, 92, 98,
1058, 1059, 1064–1069].

Восстановленная форма кофермента никотинамидадениндинуклеотида (НАД ·H)
селективно возбуждается в диапазоне длин волн между 330 и 370 нм. Кофермент
НАД ·H сконцентрирован, в основном, в митохондриях, где он окисляется внут-
ри дыхательной цепи, локализованной во внутренней митохондриальной мембране,
и поэтому его флуоресценция является подходящим параметром для обнаружения
ишемических или опухолевых тканей [1058, 1069]. Было показано, что флуорес-
ценция свободного или связанного с белком НАД ·H чувствительна к концентра-
ции кислорода. Флавинмононуклеотид (ФМН) и флавинадениндинуклеотид (ФАД)
с максимумами возбуждения около 380 нм и 450 нм также дают вклад в собственную
флуоресценцию клетки [1058].

Молекулы порфиринов, например протопорфирин, копропорфирин, уропорфирин
или гематопорфирин имеют отношение к биосинтезу гемоглобина, миоглобина и ци-
тохромов. Аномалии синтеза гема, возникающие в случаях порфирии и некоторых
других гемолитических заболеваний, могут вызывать значительное повышение уров-
ня порфирина в биотканях. Многие бактерии, например Propionibacterium acnes, или
бактерии внутри зубного налета (биопленки), такие как Porphyromonas gingivalis,
Prevotella intermedia и Prevotella nigrescens, накапливают значительные количества
эндогенного протопорфирина [1070, 1071]. Поэтому диагностика и мониторинг кож-
ного акне (угревой сыпи) [1070], других воспалительных патологий кожи [1072,
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1073], поражений ротовой полости и зубов [1071, 1074, 1075] на основе измерений
собственной флуоресценции оказывается перспективным методом.

Был выполнен ряд исследований по теоретическому компьютерному моделиро-
ванию и экспериментальному анализу распределения интенсивности флуоресценции
с учетом эффектов рассеяния света [350, 1076–1084]. В частности, в работе [1077]
описана диффузионная теоретическая модель флуоресценции биоткани, учитываю-
щая пространственное распределение излучения и зависимость концентрации флу-
орофора от глубины. В работе [1078] представлены трехмерные фантомы эпите-
лиальной ткани, предназначенные для исследований с помощью флуоресцентной
спектроскопии, например изучения образования сшивок в коллагене или развития
методов флуоресцентной диагностики рака. Обсуждались некоторые особенности
флуоресцентной томографии ближнего ИК-диапазона, такие как реконструкция трех-
мерных изображений на основе разбросанных и зашумленных наборов данных [1079]
и определение положения флуоресцентных объектов, глубоко погруженных в био-
ткань [1080]. Разработано несколько экспериментальных подходов для восстановле-
ния свободной от рассеяния флуоресценции по наблюдаемой флуоресценции [1081],
а также для подтверждения результатов моделирования флуоресценции биотканей
в УФ и видимой области методом Монте-Карло [1082]. Метод Монте-Карло ис-
пользовался при моделировании некоторых практически важных случаев, таких
как анализ влияния геометрии волоконно-оптического зонда на измерения флуо-
ресценции эпителиальных тканей с разрешением по глубине [1083] и нахождение
пространственного распределения флуоресценции в коже [350]. Семислойная модель
кожи с индивидуальными оптическими характеристиками и флуорофорами рассмот-
рена в работе [1084]. В этой работе для решения уравнения переноса излучения
был использован модифицированный метод характеристик. Представленная техно-
логия моделирования распределения интенсивности флуоресценции, возбуждающего
и отраженного света должна быть полезна при разработке лазерной аппаратуры
медицинского назначения в дерматологии.

В настоящее время для исследования анатомии и физиологии клеток применяют
разнообразные экзогенные флуоресцирующие красители [1058, 1085–1089]. Напри-
мер, субклеточная локализация сульфонированного тетрафенилпорфина в карциноме
толстой кишки была исследована с помощью флуоресцентной визуализации со спек-
тральным разрешением [1085].

В медицинской практике такие красители, как флуоресцеин и индоцианин зе-
леный, применяются многие годы для флуоресцентной ангиографии, определения
объема крови и сопровождения хирургических вмешательств [954]. Недавно описаны
новые флуоресцентные контрастные агенты для оптической визуализации опухолей
in vivo на основе платформ векторной доставки красителя к опухолевым клеткам, та-
кие как связывающиеся с клеточным рецептором конъюгаты краситель-пептид [1087]
и белки, флуоресцирующие в зеленой (GFP), желтой (zFP538), красной (drFP583)
или ближней ИК- (eqFP650 и eqFP670) областях спектра [1088, 1090–1093]. В рабо-
те [1091] представлены коэффициенты экстинкции в максимуме линии поглощения
большого количества флуоресцирующих белков со значениями от 0,05 · 10−4 до
16 · 10−4 М−1 · см−1 в диапазоне длин волн от 380 до 600 нм, а также соответ-
ствующие квантовые выходы флуоресценции от 0,01 до 0,9 в диапазоне длин волн
флуоресценции от 440 до 660 нм. Подробный анализ структуры и функционирования
флуоресцирующих белков, аналогичных GFP, а также их многочисленные примене-
ния для визуализации in vivo клеток и биотканей дан в работе [1092].

Исследованы флуоресцентные свойства таких красителей, как альбуминовый си-
ний 633 и 670 в плазме и цельной крови [1086]. В работе [1089] изучены экзогенные
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специфические флуоресцентные маркеры для количественного трехмерного опреде-
ления локализации опухолей in vivo. Красители в виде нанокристаллов [1094] или
конъюгаты плазмонных наночастиц с красителями [1095, 1096] начинают использо-
ваться в качестве флуоресцентных агентов.

Для развития инновационных методов визуализации биотканей и клеток инте-
ресны так называемые обратимо переключаемые светом (photoswitchable) флуорофо-
ры [1097, 1098]. Такие флуорофоры могут быть белками, органическими молекулами
(красителями), а также изготовлены в виде наночастиц. Для синтеза переключаемых
светом флуорофоров используются разные подходы, включая инженерию сочетания
белков, химический синтез, полимеризацию и самосборку. Главным свойством этих
флуорофоров является их возможность изменять интенсивность свечения и длину
волны (цвет), что позволяет конструировать двухцветные зонды или зонды с включе-
нием/выключением флуоресценции. Такие зонды используются при функциональной
визуализации сверхвысокого разрешения [1098].

Спектры флуоресценции содержат подробную информацию о флуоресцирующих
молекулах, их конформации, сайтах связывания и взаимодействии в клетках и био-
тканях. Интенсивность флуоресценции можно измерять либо как функцию длины
волны испускаемого света, либо как функцию длины волны возбуждения. Спектр
испускания флуоресценции IF(λ) специфичен для каждого флуорофора и обычно
используется во флуоресцентной диагностике.

Для многих биомедицинских приложений в качестве приемника излучения пред-
почтительно использовать оптический многоканальный анализатор (ОМА) (линейку
диодов или ПЗС-камеру), поскольку в этом случае спектры можно записывать очень
быстро и часто в виде серий в пределах миллисекунд. Флуоресцентные спектрометры
для диагностики in vivo обычно создаются на основе волоконно-оптических си-
стем [133, 1058–1065, 1083]. Возбуждающий свет от лампы или лазера направляется
на биоткань (например, на определенный орган) по волоконному световоду с исполь-
зованием соответствующих оптических фильтров. Спектр флуоресценции снимается
либо через тот же волоконный световод, либо через второй волоконный световод
или волоконный жгут, находящийся в непосредственной близости от возбуждающего
волоконного световода.

В настоящее время доступны разнообразные эффективные методы и средства
флуоресцентной спектроскопии, такие как микроспектрофлуориметрия, спектроско-
пия анизотропии поляризации, спектроскопия с разрешением по времени с им-
пульсным возбуждением или с применением модуляции, спектроскопия с временным
стробированием, флуоресцентная спектроскопия и микроскопия полного внутреннего
отражения, флуоресцентный метод резонансного переноса энергии, конфокальная
лазерная сканирующая микроскопия, а также их комбинации [349, 350, 1057–1094,
1099–1101]. Эти методы позволяют обеспечить 3D-топографию в отраженном све-
те для морфологических исследований биологических образцов, микроскопию вы-
сокого разрешения в проходящем свете, трехмерное флуоресцентное обнаружение
клеточных структур и кинетику флуоресцентного обесцвечивания, кинетику флуо-
ресценции с разрешением во времени, исследования движения клеточных структур,
визуализацию со стробированием по времени для селекции специфических молекул
или молекулярных взаимодействий, визуализацию по времени жизни флуоресценции,
визуализацию со спектральным разрешением.

Потенциальные возможности флуоресцентной спектроскопии с временным стро-
бированием показаны на рис. 5.3 [1058, 1085]. Приведенные здесь спектры флуо-
ресценции Saccharomyces cerevisiae очень похожи на спектры флуоресценции раз-
личных клеточных культур. Максимум испускания на 460–465 нм, соответствующий
свободному НАД ·H, четко идентифицируется во временном окне 0–5 нс, в то время
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как максимумы испускания около 435 нм (связанный НАД ·H) и 515 нм (флавины)
разрешаются в более поздних временных окнах. В отличие от этого, спектры авто-
флуоресценции в стационарном режиме широкие и имеют лишь слабо выраженную
структуру.

Рис. 5.3. Спектры флуоресценции Saccharomyces cerevisiae в стационарном режиме и с вре-
менным стробированием после возбуждения на длине волны 365 нм (верхняя кривая) и 355 нм

(остальные кривые) [1085]

Регистрация флуоресценции с разрешением во времени позволяет раздельно
исследовать свободный и связанный НАД ·H, флуоресцентная спектроскопия с вре-
менным стробированием включает исследования порфиринов, указывающих место-
положение опухоли в биоткани с сильной автофлуоресценцией, а флуоресцентный
метод переноса энергии можно использовать для селективного измерения деполяри-
зации в митохондриях, которая может предшествовать митохондриальной автофагии,
апоптозу и некротической гибели клетки [1058]. В настоящее время разработаны
аналитические модели и решения для спектроскопии и визуализации биотканей
с временным разрешением, в том числе на основе количественного определения
времени жизни флуоресценции [349, 1099–1102].

Принципы оптического химического анализа в клинических условиях на основе
регистрации изменений в интенсивности, длины волны, поляризационной анизо-
тропии и времени жизни флуоресценции описаны в работе [1057]. В настоящее
время существуют различные флуоресцентные методики селективного определения
кислорода, глюкозы и газов в крови [1057].

Следует отметить несколько примеров флуоресцентной (автофлуоресцентной, АФ)
визуализации и спектроскопии нормальных и патологических биотканей, таких
как нормальная и злокачественная слизистая оболочка у больных раком головы
и шеи [1103], каротидная атеросклеротическая бляшка [1104], предраковая ткань
шейки матки [1105], нормальная и неопластическая ткань молочной железы [1106]
и базально-клеточная карцинома кожи [1107]. Была реализована АФ-калиброванная
методика для визуализации роста новообразований в реальном времени [1108].
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Обзор АФ-методов и приборов для офтальмологической диагностики приведен в ра-
боте [1109].

Для одновременного получения информации о структуре и характере патологии
in situ была предложена конфокальная отражательно-автофлуоресцентная томогра-
фическая система для исследования in vivo участков кожи [1110]. Интенсивность
отраженного света в основном характеризовала структурные изменения биоткани,
например изменение плотности клеток на участках с раковыми поражениями, а ав-
тофлуоресценция — биохимические изменения, связанные с кинетикой НАД ·H. Все
это позволило авторам получить чувствительность и специфичность ранней диагно-
стики рака на уровне 97,8%. Конфокальная лазерная эндоскопическая система для
получения 3-D флуоресцентных изображений поверхностных и подповерхностных
клеточных и тканевых структур, использованная для исследованния ротовой полости
человека и животных, описана в работе [1111].

Для оценки возможности многомодальной конфокальной визуализации для со-
провождения хирургии мозга в работе [1112] были исследованы различные типы
доброкачественных и злокачественных первичных и метастатических опухолей моз-
га. Послеоперационные образцы ткани быстро прокрашивались водным раствором
метиленового синего с концентрацией 0,05 мг/мл. Отражение и флуоресценция от
образцов возбуждались на длине волны 642 нм, а сигнал флуоресценции от метиле-
нового синего регистрировался на длинах волн между 670 и 710 нм. Флуоресцентные
изображения имели хорошую корреляцию с изображениями гистологических препа-
ратов. В свою очередь изображения в отраженном свете дополнительно к флуорес-
центным давали информацию о морфологии и васкуляризации образцов. Оптическая
схема конфокальной системы и пример полученных изображений послеоперационных
образцов биоткани представлены на рис. 5.4 (цветная вклейка).

Технология получения изображения in vivo выделительной функции печени
у крыс с помощью флуоресцентной микроскопии описана в работе [1113]. Были
использованы два полиметиновых красителя, индоцианиновый зеленый (ICG) с воз-
буждением на длине волны вблизи 800 нм и DY635 с более короткой длиной волны
возбуждения. Индоцианиновый зеленый также успешно применялся для неинвазив-
ного детектирования флуоресценции мозга взрослого человека с помощью импульс-
ной системы визуализации с пикосекундным разрешением [1114]. В этой работе
показано, что при мониторинге ICG-болюса импульсная флуоресцентная система
может обеспечить более высокое отношение сигнал–шум по сравнению с импульсной
системой на основе измерения диффузного отражения.

Многочастотная (от 0 до 0,3 мм−1), многоволновая (633, 680, 720, 800, 820 нм)
пространственно-частотная система визуализации была успешно использована для
определения поглощающих, рассеивающих и флуоресцентных свойств сфероидов
глиобластомы in vivo в модели мыши при индукции эндогенного протопорфирина IX
с помощью введения 5-аминолевулиновой кислоты [1115]. Принципы работы системы
описаны в разд. 1.4. Исследования авторов [1115] продемонстрировали возможность
использования простанственно-частотной системы визуализации для сопровождения
резекции опухолей мозга.

Активируемые флуоресцентные молекулярные зонды обычно не флуоресцируют
в инактивированном состоянии из-за внутримолекулярного тушения, но способны су-
щественно увеличить выход флуоресценции в условиях опосредованного ферментом
гидролиза пептидов [1116]. С помощью использования активируемого катепсином
инфракрасного зонда (PGC-800) было показано, что время жизни флуоресценции
значительно увеличивается в ткани миокарда мыши после инфаркта (0,67 нс) по
сравнению со здоровой тканью миокарда (0,59 нс). Это дает возможность при по-
лучении информации in vivo о молекулярной активности, вызывающей изменения
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процесса внутримолекулярного тушения, использовать в качестве контраста изобра-
жения распределение времени жизни флуоресценции при визуализации активируе-
мых флуорофоров в биоткане. Время жизни флуоресценции активируемых молеку-
лярных зондов является важным параметром для in vivo визуализации активности
ферментов.

Получение флуоресцентных изображений объектов с высоким пространственным
разрешением в сильно рассеивающей среде, каковой является биоткань, представ-
ляет собой трудную задачу. Однако, как показано в работе [1117], использование
заполненных индоцианиновым зеленым термочувствительных нанокапсул на осно-
ве мицеллярного полимера плуроника может решить эту проблему. Возможности
метода были продемонстрированы с помощью оптической томографической системы
с модуляцией интенсивности на частоте 100 МГц при локальном нагреве внедренных
наночастиц сфокусированным ультразвуком. В исследованиях на фантомах биоткани
оказалось возможным надежно визуализировать флуоресцирующий объект размером
3 мм на глубине до 2 см на основе использования обоих контрастов — по интенсив-
ности и времени жизни.

Именно метод визуализации флуоресценции может дать новые представления
о молекулярных механизмах зарождения и развития раковой опухоли в условиях
in vivo [1063]. Для этого, например, имеются необходимые системы генетических
репортеров, такие как eGFP и DsRed, и высокочувствительные системы детектиро-
вания флуоресценции.

В практическом плане комбинация флуоресцентного изображения и локальной
спектрофотометрии позволяет повысить надежность флуоресцентной диагностики
раннего рака гортани и бронхов [1118]. Интраоперационная флуоресцентная диагно-
стика используется для сопровождения фотодинамической терапии у больных с мета-
статическими поражениями головного мозга [1119]. Диагностика пигментированных
кожных новообразований успешно проводится методами лазерно-индуцированной
автофлуоресцентной и диффузной отражательной спектроскопии в рамках единой
методики [1120].

В настоящее время спектроскопия отражения и флуоресценции — вероятно,
самые развитые из доступных оптических методов исследования кожи in vivo. Отра-
жение и флуоресценция от кожи несут информацию о структуре эпидермиса и дермы,
о количестве и плотности кровеносных сосудов, о концентрации и пространственном
распределении хромофоров и флуорофоров в коже и о природе кожных метаболиче-
ских процессов. Типичные приложения включают количественный анализ эритемы
и пигментации кожи in vivo, определение изменений цвета кожи, мониторинг лечения
кожных заболеваний, определение степени старения кожи под действием света,
диагностику кожных опухолей, биофизические исследования кожи [57, 1059, 1061,
1062, 1066–1068, 1107, 1110, 1120].

Поглощающие и рассеивающие свойства кожи влияют на спектры как отраже-
ния, так и автофлуоресценции. Поэтому комбинация флуоресценции и отражения
может дать дополнительную информацию для анализа кожной ткани. Потенци-
альные преимущества и возможные применения отражательной и флуоресцентной
спектроскопии кожи для оценки индексов пигментации и эритемы, определения
оксигенации и концентрации гемоглобина и исследования эффективности местных
солнцезащитных препаратов обсуждаются в работе [1059].

Одной из задач флуоресцентной спектроскопии является идентификация длин
волн возбуждения, подходящих для дифференцировки различных патологических
состояний. Она тесно связана с идентификацией хромофоров, ответственных за
такую дифференцировку. Большинство биологических компонентов, связанных со
структурой кожной ткани или вовлеченных в метаболические и функциональные
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процессы, флуоресцируют в видимой и ультрафиолетовой области спектра. В резуль-
тате различные морфологические состояния кожи, связанные с гистологическими,
биохимическими и физико-химическими изменениями, можно, в принципе, харак-
теризовать на основе информации, содержащейся в картах возбуждения–испуска-
ния флуоресценции (см. рис. 5.5) [1059, 1065, 1067]. Максимум флуоресценции
в области 320–370 нм с пиком на 340 нм возникает при возбуждении на длинах
волн 250–290 нм (пик на 280 нм). В УФА-флуоресценции кожи доминируют полосы
флуоресценции ароматических аминокислот, а именно тирозина и триптофана, ин-
тенсивность флуоресценции очень слабо меняется от одного участка кожи к другому.
Это можно объяснить отсутствием ослабления АФ меланином, который расположен,
в основном, в нижних слоях эпидермиса. Содержание тирозина и триптофана в эпи-
дермисе более чем вдвое выше, чем в коже в целом, вот почему эпидермис обладает
интенсивной АФ в УФА-области спектра.

Рис. 5.5. Карта возбуждения-испускания автофлуоресценции кожи, снятая in vivo [1067]

К эндогенным флуорофорам кожи относятся также различные формы НАД и ке-
ратина, локализованные в эпидермисе, и коллаген дермы. Восстановленная (НАД ·H)
и окисленная (НАД+) формы НАД участвуют в клеточном обмене веществ, и ин-
тенсивность их специфической флуоресценции (с максимумам испускания на 460 нм
и 435 нм соответственно) используется не только для дифференциальной диагно-
стики метаболических нарушений, но и для количественного определения НАД ·H
[1059].

Для коллагена и эластина, локализованных преимущественно в папиллярном
и ретикулярном слоях дермы, как возбуждающий, так и испущенный свет ослаб-
ляется из-за поглощения меланином, а интенсивность флуоресценции в области
400–480 нм подвержена ослаблению другими хромофорами кожи: гемоглобином, пор-
фиринами, каротиноидами и т. п. Это влияет и на полную интенсивность, и на форму
спектра. Спектр АФ кожи человека и спектр флуоресценции коллагена по существу
одинаковы из-за оптической фильтрации излучения других флуорофоров гемогло-
бином крови в плотной сети кровеносных сосудов дермы [1059, 1068]. На рис. 5.6
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представлена временная динамика спектров АФ кожи, связанная с процессом форми-
рования УФ-эритемы. Главным из наблюдаемых изменений является заметный спад
интенсивности АФ во время формирования эритемы за счет эффекта оптической
фильтрации кровью (ранняя стадия) и образующимся меланином (более поздняя
стадия).

Рис. 5.6. 3D-график автофлуоресценции кожи человека после УФ-облучения, соответствующе-
го четырем минимальным эритемным дозам (МЭД) [1059, 1068]

Простота и миниатюризация аппаратуры для флуоресцентных исследований био-
логических объектов — одно из важных требований медицинской диагностики.
Недавно на основе мобильного телефона был разработан широкопольный флуорес-
центный микроскоп для получения изображений в темном поле [1121]. Микроскоп
использует компактные, легкие и недорогие оптические компоненты, которые меха-
нически крепятся на камеру мобильного телефона. Возможность устройства получать
изображения в пределах широкого угла зрения чрезвычайно важна для исследования
образцов сравнительно большого объема (> 0,1 мл), например образцов крови, мочи,
мокроты или воды. В качестве демонстрации возможностей метода на такой пристав-
ке к мобильному телефону были получены флуоресцентные изображения меченых
белых кровяных клеток в образцах цельной крови [1121].

В заключение этого раздела представим исключительно простой и эффективный
метод, использующий биолюминесцентные изображения образцов биоткани [1122].
Биолюминесценция представляет собой собственное излучение света живыми орга-
низмами. Она включает в себя процесс окисления субстрата (люциферина) в при-
сутствии фермента (люциферазы). Эта реакция характеризуется тем, что избыточ-
ная энергия выделяется в качестве света (а не тепла). В этом методе раствор,
содержащий смесь биолюминесцентных ферментов, других ферментов и кофакторов,
наносится на поверхность криосекции биоткани, помещенной в микроскоп. Напри-
мер, бактериальная люцифераза вводится в раствор ферментов, используемых для
определения глюкозы, гликогена, молочной и пировиноградной кислоты. Раствор
вступает в реакцию с исследуемым метаболитом в криосекции. В результате такого
взаимодействия излучаются фотоны в количестве, пропорциональном концентрации
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метаболита. Фотоны регистрируются с помощью подключенной к микроскопу све-
точувствительной камеры, рассчитанной на регистрацию малых световых потоков.
В результирующем изображении интенсивность света отражает распределение кон-
центрация метаболита по образцу. Сигнал калибруется с помощью стандартных крио-
секций с известным содержанием метаболитов. Существенным достоинством био-
люминесцентной визуализации является ее высокое пространственное разрешение,
порядка 50–100 мкм. Биолюминесцентная визуализация является принципиально
методом ex vivo, но при использовании мгновенной заморозки ткани отражает ситуа-
цию in vivo. Авторы работы [1122] использовали биолюминесцентную визуализацию
высокого разрешения для изучения энергетического метаболизма двух различных
сосудистых патологий: открытого артериального протока и атеросклероза.

5.2. Многофотонная флуоресценция

Новое направление в лазерной спектроскопии и визуализации биологических
тканей и клеток связано с многофотонной (двух- и трехфотонной) флуоресцент-
ной сканирующей микроскопией, которая позволяет отображать функциональные
состояния объекта или, в сочетании с автокорреляционным анализом сигнала флу-
оресценции, определять внутриклеточную подвижность в малых объемах [114, 122,
131, 137, 177, 1123–1145]. Многофотонный метод использует как баллистические,
так и рассеянные фотоны флуоресценции, возбуждаемой на длине волны исполь-
зуемой гармоники (второй, третьей, и т. д.) падающего излучения, приходящие на
широкоапертурный фотоприемник точно из фокальной области возбуждающего пуч-
ка (см. рис. 5.7)[1123]. Уникальным преимуществом многофотонной микроскопии
является возможность исследования трехмерных распределений хромофоров, воз-
буждаемых ультрафиолетовым излучением в глубине биоткани. Такое исследование
становится возможным потому, что излучение хромофоров (например, на длине
волны 350 нм) возбуждается лазерным излучением, длина волны которого при двух-
фотонном возбуждении (700 нм) попадает в область высокой прозрачности биоткани.
Возбуждающее излучение может достигать глубоко лежащих слоев и меньше по-
вреждает биоткань, благодаря малому поглощению света. Излучение флуоресценции
в этом случае лежит в видимом диапазоне (>400 нм) и сравнительно легко выходит
из биоткани и достигает приемника, который регистрирует только нужный сигнал от
фокального объема без какого-либо постороннего фона.

Скорость двухфотонного процесса возбуждения пропорциональна среднему квад-
рату плотности фотонов. Эта квадратичная зависимость вытекает из требования,
чтобы флуорофор одновременно поглощал два фотона в каждом акте возбуждения.
Процессы многофотонного поглощения схематически показаны на рис. 5.8. Чтобы
убедиться в многофотонном характере возбуждения, нужно измерить интенсивность
флуоресценции как функцию интенсивности возбуждающего света. Двухфотонный
процесс возбуждения характеризуется угловым коэффициентом 2 на графике, по
осям которого отложены логарифмы измеренных интенсивностей, трехфотонное воз-
буждение характеризуется наклоном 3 и т. д.

Итак, двухфотонная флуоресценция (ДФФ) молекул является нелинейным про-
цессом, обусловленным одновременным поглощением двух, как правило, ИК-фотонов
при условии, что их суммарная энергия достаточна для возбуждения электронного
состояния молекулярного перехода. В общем случае можно использовать фотоны
с длинами волн λ1 и λ2, удовлетворяющих соотношению

1
λ1f

≈ 1
λ1

+ 1
λ2
, (5.8)
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Рис. 5.7. Конфокальная визуализация с однофотонным возбуждением в сравнении с двухфо-
тонной визуализацией в биоткани [1123]. При двухфотонном возбуждении благодаря большой
длине волны падающего света он в меньшей степени ослабляется из-за рассеяния. В случае
двухфотонного возбуждения используются как баллистические, так и диффузные фотоны

флуоресценции, а в конфокальном случае — только баллистические

где λ1f — длина волны, необходимая для возбуждения флуоресценции при однофо-
тонном поглощении. На практике предпочтительнее использовать возбуждение от
одного источника света, поэтому берут λ1 = λ2, тогда λ2 ≈ 2λ1f.

Поскольку сечения двухфотонного поглощения для биологических молекул σ2
обычно очень малы (порядка 1 GM = 10−58 м4 · с −1), то необходимы интенсивные
потоки фотонов, порядка 1030 фотонов в секунду на квадратный метр (с −1 ·м−2).
Такое возбуждение можно обеспечить с помощью высокоинтенсивных лазеров непре-
рывного действия (CW) или импульсных лазеров с короткой длительностью им-
пульса (∼ 10−13 с). Импульсное возбуждение позволяет снизить тепловую нагрузку
на биологический объект, а также селективно возбуждать отдельные электронные
переходы. Для двухфотонных процессов характерен временной масштаб порядка

τ2f = 10−16–10−17 с, (5.9)

как это следует из принципа неопределенности Гейзенберга:

τ2f ≈ λ1f
4πc

≈ 10−16 с, (5.10)

для зеленой линии видимого перехода λ1f = 500 нм.
Интенсивность двухфотонного возбуждения можно выразить аналитически [137,

1128, 1137, 1143, 1146]. Интенсивность двухфотонной флуоресценции I2f(t) пропор-
циональна квадрату интенсивности возбуждения I(t), поперечному сечению двухфо-
тонного поглощения соответствующих молекул, например коллагена или гемоглоби-
на, σ2 = σ2(λexc), и квантовому выходу флуоресценции, η = η(λem):

I2f(t) = σ2(λexc) · η(λem) · I2(t). (5.11)

Здесь λexc и λem — длины волн возбуждения и эмиссии соответственно.
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Рис. 5.8. Многофотонная флуоресценция; диаграмма Яблонского энергетических уровней мо-
лекулы показывает процессы поглощения и флуоресценции: а — однофотонное поглощение;
б — двухфотонное поглощение; в — трехфотонное поглощение. Сплошными и штриховыми
горизонтальными линиями изображены, соответственно, реальные и виртуальные молеку-
лярные энергетические состояния; сплошные вертикальные стрелки вверх — поглощение
фотона, прямые сплошные стрелки вниз — радиационные переходы (флуоресцеция), волнистые
линии — безызлучательные переходы; λ1f — длина волны, необходимая для возбуждения
флуоресценции при однофотонном поглощении, λ2 ≈ 2λ1f и λ3 ≈ 3λ1f — длины волн для

возбуждения флуоресценции при двух- и трехфотонном возбуждении соответственно

В свою очередь, мгновенная интенсивность возбуждения

I(t) = P (t)

A · hνexc = λexcP (t)

A · hc , (5.12)

где P (t) — мгновенная мощность излучения в пределах освещаемой области A, A ≈
≈ π[λexc/(2NA)]2 [226], NA — числовая апертура объектива микроскопа, hνexc —
энергия кванта излучения возбуждения, h — постоянная Планка, c — скорость света
в вакууме.

Интенсивность двухфотонной флуоресценции, собранная оптической системой,
определяется соотношением

Î2f(t) = κσ2ηI
2(t) = κπσ2ηP

2(t)
(

(NA)2

hcλexc

)2
, (5.13)

где κ — коэффициент, учитывающий эффективность сбора фотонов флуоресценции.
Для непрерывного лазерного возбуждения усредненная во времени за произволь-

ный период времени T интенсивность двухфотонной флуоресценции, приходящаяся
на одну молекулу, равна 〈

Î2f
〉
CW = κπσ2ηP

2
ave

(
(NA)2

hcλexc

)2
, (5.14)

Для импульсных лазеров с частотой повторения импульсов fp = 1/T и дли-
тельностью прямоугольных импульсов τp средняя мощность излучения Pave связана
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с пиковой мощностью Ppeak соотношением Pave = (τp · fp)Ppeak, тогда для мгновенной
интенсивности двухфотонной флуоресценции получаем

Î2f(t) = κπσ2η
P 2
ave

(τpfp)
2

(
(NA)2

hcλexc

)2
, (5.15)

а для усредненной во времени интенсивности двухфотонной флуоресценции вместо
уравнения (5.14) имеем

〈
Î2f
〉

p
= κπσ2η

P 2
ave

τpfp

(
(NA)2

hcλexc

)2
. (5.16)

Вывод этих уравнений предполагает пренебрежимо малое насыщение флуорофора
и справедливость параксиального приближения.

Из приведенных соотношений следует, что эффективность возбуждения двухфо-
тонной флуоресценции при одинаковой средней мощности в непрерывном и импульс-
ном режимах и независимости сечения двухфотонного поглощения от длительности
импульса для непрерывного излучения в (τp · fp)1/2 раз меньше, чем для импульс-
ного. Например, возбуждение флуоресценции излучением 300 мВ лазера непрерыв-
ного действия приблизительно эквивалентно возбуждению излучением импульсного
лазера со средней мощностью 1 мВт при частоте повторения 80 МГц и длитель-
ности импульсов 100 фс. Излучение такого 1 мВт импульсного лазера с длиной
волны λ = 1000 нм, сфокусированное объективом с числовой апертурой NA = 1,4 на
биоткань с типичным сечением двухфотонного поглощения биологических молекул
σ2 = 10 GM = 10−57 м4 · с −1, дает в соответствии с уравнением (5.16) скорость счета
фотонов флуоресценции 105 Гц. Следует однако отметить, что сечение двухфотон-
ного поглощения для непрерывного и пикосекундного излучения, как правило, на
порядок больше, чем для фемтосекундного. Это дает возможность использовать
пикосекундное излучение при работе с биотканями, хотя тепловые эффекты могут
оказаться существенными.

Лазерный свет в микроскопе с двухфотонным возбуждением фокусируется объ-
ективом микроскопа в фокальный объем. Только в этом объеме интенсивность
сфокусированного излучения достаточна для существенного возбуждения. Низкая
плотность потока фотонов вне фокального объема приводит к пренебрежимо малой
величине сигнала флуоресценции от этих областей биоткани. Способность микро-
скопа с двухфотонным возбуждением оптически выделять тонкие слои обусловлена
нелинейной квадратичной зависимостью процесса возбуждения от интенсивности
и сильной фокусирующей способностью объектива микроскопа. Большинство био-
тканей сравнительно прозрачно в ближней инфракрасной области. Жесткая фокуси-
ровка объективом микроскопа излучения длинноволнового видимого/ИК-диапазона
приводит к двухфотонному возбуждению в малом фокальном объеме флуорофо-
ров с поглощением в ультрафиолетовом/коротковолновом видимом диапазоне. Для
оптического секционирования объекта в трех измерениях необходимо обеспечить
перемещение области фокусировки во всех трех измерениях — вдоль поверхности
и в глубь биоткани. Таким образом, в двухфотонном микроскопе в процессе воз-
буждения флуоресценции происходит неразрушающее оптическое секционирование
(аналогичное гистологическим срезам).

Итак, существенным преимуществом многофотонной микроскопии, использую-
щей объективы с большими величинами числовой апертуры NA, по сравнению
с обычной однофотонной микроскопией является очень малый (суб-фемтолитровый)
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объем возбуждения. Поглощения в областях вне фокального объема удается избе-
жать, поскольку вероятность двухфотонного поглощения уменьшается с расстояни-
ем r от точки фокуса по закону r−4. Многочисленные исследования показали, что
многофотонная микроскопия при определенных условиях может быть осуществлена
без фотоповреждения биотканей и клеток. Так, живые одиночные клетки животных
выдерживают без каких-либо последствий многочасовое облучение излучением фем-
тосекундного лазера с пиковой мощностью до 200 ГВт/см2 [1134].

Исследования биотканей и клеток с помощью двухфотонной микроскопии ха-
рактеризуются следующими типичными параметрами лазерных систем: длина волны
от 700 до 1200 нм, длительность импульса порядка 12–150 фс, частота повторения
импульсов 76–90 МГц, средняя мощность менее 10–40 мВт. Такие параметры могут
быть обеспечены при использовании лазеров с синхронизацией мод: лазера на краси-
телях или титан-сапфирового лазера. Твердотельные лазеры с диодной накачкой так-
же перспективны для задач двухфотонной микроскопии [1123]. Практически такие
же параметры лазеров требуются для трехфотонной флуоресцентной микроскопии,
которая обладает теми же преимуществами, что и двухфотонная, но гарантирует
несколько более высокое пространственное разрешение и обеспечивает возможность
возбуждения хромофоров с более короткими длинами волн поглощения [1126].

Например, эндогенный внутриклеточный флуорофор НАД(Ф) ·H (никотинами-
дадениндинуклеотидфосфат восстановленный) может быть визуализирован при воз-
буждении на соответствующих длинах волн ближнего ИК-диапазона при средней
мощности лазера менее 2 мВт с типичным временем экспозиции от 1 до 8 с на
кадр [1134].

Первый коммерческий многофотонный томограф, DermaInspectTM (JenLab
GmbH), используется в клинической практике для диагностики меланомы
и внутрикожного обнаружения in situ лекарственных препаратов. Было показано,
что эта фемтосекундная лазерная система является более безопасной по сравнению
с обычными УФ-источниками света, используемыми в косметологии [1134].

Принципиальная схема комбинированной системы для флуоресцентной спектро-
скопии и визуализации показана на рис. 5.9 [1145]. Перестраиваемый фемтосе-
кундный титан-сапфировый лазер был использован для генерации двухфотонных
сигналов — двухфотонной флуоресценции (ДФФ) и второй гармоники (ГВГ). В свою
очередь, излучение этого лазера на второй гармонике использовалось для возбуж-
дения однофотонной флуоресценции (ОФФ). Выбор возбуждения для двухфотонных
или однофотонных измерений обеспечивался с помощью съемного зеркала M1.
Два возбуждающих пучка, виртуально объединяемые дихроичным зеркалом, на-
правлялись на образец ткани после фокусировки объективом с водяной иммерсией
(40 × NA = 1,15). Однофотонные и двухфотонные сигналы возбуждаются в одном
и том же месте образца ткани. Возбуждающие пучки сканируются по области выбор-
ки 100× 100 мкм с помощью пары гальванических сканирующих зеркал. Бифуркаци-
онный волоконный световод (ВС) с двумя моноволокнами (ВС I и ВС II) используется
для проведения обратно рассеянных сигналов ОФФ и ДФФ/ГВГ к спектрографу
для их спектрального анализа. Охлаждаемая ПЗС-камера используется для записи
сигналов флуоресценции и ГВГ. Другой ВС (ВС III) передает сигнал ОФФ на ФЭУ
с системой счета одиночных фотонов для формирования конфокального флуорес-
центного изображения биоткани из некоторой небольшой области на определенной
глубине. ВС I и III с сердцевинами малого диаметра служат в качестве точечных
отверстий для сбора конфокальных ОФФ сигналов, а ВС II с сердцевиной большого
диаметра используется для эффективного сбора ДФФ/ГВГ-сигналов. Зеркало M2
передает ДФФ-сигналы в ВС II для проведения двухфотонных измерений и оно
удаляется при ОФФ-измерениях. Зеркало M3 передает ОФФ-сигналы для получе-
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Рис. 5.9. Комбинированная система для спектроскопии и визуализации биотканей с исполь-
зованием однофотонной и двухфотонной флуоресценции: M1, M2, M3 — перемещаемые
зеркала; F1– оптический фильтр, отрезающий излучение длиннее 700 нм; F2 — оптический
фильтр, отрезающий излучение на длинах волн на 30 нм длиннее длины волны возбуждения
однофотонной флуоресценции; DM — дихроичное зеркало; BS — делитель пучка; ВС —

волоконный световод [1145]

ния конфокальных флуоресцентных изображений, и оно удаляется при проведении
конфокального спектрального анализа ОФФ сигнала. Оптический фильтр F1 ис-
пользуется для подавления ИК-излучения возбуждения, длиннее 700 нм, для всех
ДФФ измерений. Другой оптический фильтр F2 отрезает излучение на длинах
волн на 30 нм длиннее длины волны возбуждения однофотонной флуоресценции
и всегда используется для подавления возбуждающего лазерного излучения в этих
измерениях. Осевое и поперечное разрешение системы около 3,5 и 0,75 мкм для
ОФФ и 3 и 0,5 мкм для ДФФ соответственно.

Рисунок 5.10 представляет ОФФ-сигналы, возбуждаемые излучением на длинах
волн 355, 375, 395 и 415 нм, и ДФФ/ГВГ-сигналы, возбуждаемые излучением на
четырех соответствующих длинах волн ближнего ИК-диапазона. Структура иссле-
дуемых эпителиальных тканей состояла из верхнего — ороговевшего эпителиаль-
ного слоя, среднего — неороговевшего эпителиального слоя и нижележащего стро-
мального слоя. Как показано на рис. 5.10 в и 5.10 г, ОФФ-спектры неороговевшей
эпителиальной ткани, возбуждаемые излучением на длинах волн 355 и 415 нм,
и ДФФ-спектры, возбуждаемые на соответствующих ИК-длинах волн 710 и 830 нм,
практически идентичны, так как флуоресценция, возбуждаемая на этих длинах
волн обусловлена в основном эндогенными флуорофорами, соответственно НАД ·H
и ФАД. Тем не менее, ОФФ- и ДФФ-спектры, возбуждаемые на других длинах волн,
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различны, поскольку сигналы представляют собой смесь сигналов флуоресценции
НАД ·H и ФАД, а эффективность однофотонного возбуждения для флуоресценции
НАД ·H и ФАД отличается от эффективности их двухфотонного возбуждения.

Рис. 5.10. Нормированные спектры однофотонной (левая сторона) и двухфотонной (правая
сторона) флуоресценции для различных слоев биоткани: а, б — кератинизированный эпителий;
в, г — некератинизированный эпителий; д, е — стромальный слой, хорошо видны пики
генерации второй гармоники, амплитуда которых уменьшена в 20 раз. Каждая пара спектров
одно- и двухфотонной флуоресценции для различных длин волн возбуждения была получена

при усреднении измерений на образцах от 12 подопытных кроликов [1145]

Контрольные измерения флуоресценции для отдельных растворов НАД ·H, ФАД,
кератина и коллагена, которые являются основными флуорофорами соответственно
в эпителии и стромальных слоях, показали, что ОФФ- и ДФФ-спектры флуорофоров
коферментов (НАД ·H, ФАД) идентичны [1145]. Тем не менее, ДФФ-спектры кера-
тина и коллагена, структурных белков с гораздо более высокой молекулярной массой,
чем у НАД ·H и ФАД, показывают значительное красное смещение и уширение
спектра по сравнению со спектрами ОФФ. Механизмы, вызывающие эти различия,
не ясны и требуют своего изучения.

Как известно, предраковые состояния эпителия характеризуются тем, что опу-
холевые клетки изменяют структуру подстилающей стромы, в том числе таких
ее компонентов, как базальная мембрана, капилляры, фибробласты и внеклеточ-
ный матрикс. Параметры двухфотонной флуоресценции (ДФФ) и генерации второй
гармоники (ГВГ) от коллагенового матрикса стромы существенно связаны с про-
грессированием раннего канцерогенеза эпителиальных тканей [1146]. На основе
исследований in vivo стромы защечного мешочка ротовой полости хомяка было
показано, что следующие три признака: 1) отношение интенсивностей ДФФ и ГВГ,
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2) распределение пространственной частоты изображений и 3) особенности текстуры
ГВГ-изображения, позволяют количественно характеризовать предраковые состояния
эпителия в различных патологических стадиях.

Авторы работ [1147–1149] открыли, что гемоглобин имеет сильную флуорес-
ценцию в полосе Соре при двухфотонном поглощении излучения фемтосекундно-
го источника света видимого диапазона (600–650 нм). Флуоресценция гемоглобина
имеет спектральный пик на длине волны 438 нм и очень короткое время жизни,
порядка 230 пс. Поперечное сечение двухфотонного поглощения гемоглобина падает
на 2 порядка в диапазоне длин волн от 550 до 800 нм, в то время как спектраль-
ные и временные характеристики ДФФ гемоглобина не зависят от длины волны
возбуждения [1149]. Тем не менее, флуоресценция гемоглобина может быть возбуж-
дена с достаточной эффективностью при использовании обычного титан-сапфирового
лазера, настроенного на длину волны около 700 нм. При детектировании флуорес-
ценции с временным разрешением сигналы ДФФ гемоглобина могут быть четко
отделены от других нелинейных сигналов, генерируемых различными компонентами
биологических тканей. Тем самым стандартный ДФФ-микроскоп может стать ру-
тинным инструментом для получения in vivo микроангиографических изображений
ткани без введения экзогенных зондов.

Флуоресценция является одним из основных методов цитометрии in vivo, ре-
ализуемой непосредственно в биологических тканях [179, 900, 972, 1150–1153].
Например, для оптимальной регистрации сигнала флуоресценции от циркулирующих
в кровеносных сосудах раковых клеток используется хорошо разработанная техника
конфокальной микроскопии. Освещение линейным пучком всего сосуда целиком для
возбуждения сигнала флуоресценции или аналогичное освещение с помощью щели
дает высокую скорость сбора данных. Это необходимо для анализа движущихся по
сосудам клеток. Как правило, такие системы многопараметрические и используют
несколько флуоресцентных зондов и лазерных источников, что существенно по-
вышает специфичность анализа. Однако однофотонная флуоресцентная цитометрия
in vivo имеет ряд недостатков [1152]. Глубина зондирования ограничена рассеянием,
поглощением и автофлуоресценцией биоткани. Ограничение соответствует типичной
глубине зондирования конфокальных микроскопов и находится на уровне < 200 мкм.
Хотя для многих моделей животных, таких как, например, ухо мыши, такая глубина
вполне достаточна, поскольку огромное количество сосудов сосредоточено в ткани
под поверхностью кожи в пределах глубины 70–100 мкм.

В общем случае многофотонная флуоресцентная цитометрия in vivo имеет более
высокую скорость регистрации и чувствительность по сравнению с однофотонной
флуоресценцией [1150–1155]. Ее важными преимуществами являются более высокая
глубина зондирования вплоть до 500–1000 мкм. Оптическое секционирование осу-
ществляется естественным образом без использования точечных отверстий на пути
к детектору. Один лазерный источник может возбуждать одновременно несколько
флуорофоров. Главные недостатки двухфотонной цитометрии сводятся к высокой
стоимости оборудования и слишком малому размеру измерительного объема, что
требует больших времен сбора данных.

Нелинейно-оптические свойства наночастиц используются для их визуализации
в коже и других биотканях, что важно как для изучения путей миграции наночастиц
в живом организме, так и для разработки новых эффективных меток для визуализа-
ции и мониторинга, например, раковых клеток [1157–1162]. В случае визуализации
in vivo наночастиц ZnO в коже человека их главные достоинства заключаются
в том, что флуоресценция ZnO приходится на длину волны 385 нм, на которой не
так сильно влияние спектральных полос флуоресценции эндогенных флуорофоров
кожи, таких как НАД(Ф) ·H и ФАД, а сечение их двухфотонного поглощения
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достаточно высокое. Например, для наночастиц диаметром 18 нм σ2 ≈ 0,26 GM, что
примерно в 500 раз выше, чем это следует из нелинейной восприимчивости третьего
порядка для объемного материала ZnO [1157]. Коммерческие наночастицы ZnO
(Zinclear) со средним диаметром 21 нм и длиной волны запрещенной зоны материала
λbg = 370 нм, используемые в исследовании трансдермального транспорта, имели на
единицу ZnO кристаллической ячейки сечение поглощения, равное σ2 ≈ 32± 6 μGM
на длине волны возбуждения 770 нм и 6,2± 0,8 μGM на 795 нм, а также квантовую
эффективность (0,9± 0,2)% [1159].

Показано, что нелинейная микроскопия ДФФ, ГВГ и гипер-рэлеевского рассея-
ния (ГРР) может быть использована для визуализации проницаемости наночастиц
TiO2 и ZnO в твердые ткани зуба. Наночастицы TiO2 хорошо обнаруживаются
на фоне сигнала от тканей зуба при регистрации сигнала ДФФ, в то время как
наночастицы ZnO — сигнала ГВГ/ГРР [1161].

Двухфотонная флуоресценция золотых наночастиц показывает значительный по-
тенциал для визуализации биотканей и клеток [1162] и может быть, например,
использована в цитометрии in vivo для распознавания раковых клеток, меченных на-
ночастицами. Кроме того, микроскопия на основе визуализации времени жизни двух-
фотонной флуоресценции (FLIM) с использованием золотых наностержней позволяет
получать изображения с лучшим контрастом и чувствительностью, по сравнению
с визуализацией на основе регистрации интенсивности флуоресценции. Характерное
время жизни флуоресценции золотых наностержней с продольной плазмонной модой
с центром вблизи длины волны 750 нм и более слабой поперечной плазмонной модой
на 550 нм оказывается меньше, чем 100 пс [1162]. Это характерное время жизни
может обеспечить необходимую селективностью при визуализации и может быть
использовано для обнаружения и мониторинга меченных такими наночастицами ра-
ковых клеток на фоне FLIM-сигналов от других флуоресцентных меток и эндогенных
флуорофоров.

Использование FLIM-технологии возможно также и для мониторинга транспорта
наночастиц ZnO в коже человека [1158]. Измеренное в этой работе характерное
время жизни двухфотонной флуоресценции для частиц размером ∼ 30 нм равно
289 пс.

5.3. Колебательная спектроскопия и спектроскопия
комбинационного рассеяния

В спектроскопии среднего и ближнего инфракрасного (ИК) диапазона и спек-
троскопии комбинационного рассеяния (КР) оптическое возбуждение колебательных
состояний молекул используется для получения информации о молекулярном составе,
молекулярных структурах и молекулярных взаимодействиях в образце [30, 99, 104,
105, 115, 123, 143, 218, 793, 1163–1190]. На рис. 5.11 процессы ИК и КР показаны
на схеме энергетических уровней молекулы. В ИК-спектроскопии инфракрасный свет
от широкополосного источника (обычно в диапазоне длин волн 2,5–25 мкм или,
в шкале волновых чисел (1/λ), от 4000 до 400 см−1) поглощается непосредственно
молекулой, переводя ее в возбужденное колебательное состояние [1168]. При совпа-
дении энергии кванта света hν с энергией, необходимой для разрешенного перехода
молекулы в возбужденное колебательное состояние, в ИК-спектре наблюдается пик
поглощения.

В акте комбинационного (рамановского) рассеяния свет неупруго рассеивается
молекулой, отдавая ей небольшую часть энергии падающего фотона или, наоборот,
получая от молекулы часть энергии. При этом происходит либо возбуждение моле-
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Рис. 5.11. Иллюстрация процессов ИК-поглощения и комбинационного (рамановского) рассе-
яния на диаграмме молекулярных уровней энергии [1168]

кулы из основного в первое возбужденное колебательное состояние одного и того
же основного электронного состояния S0, либо обратный процесс. Спектр КР —
это зависимость интенсивности рассеянного света от разности частот рассеянного
и падающего света. Поскольку молекула каждого вещества имеет свой индиви-
дуальный набор молекулярных колебаний, спектр КР данного вещества содержит
последовательность пиков или полос рассеянного света, каждая из которых сдвинута
относительно частоты падающего света на величину, равную одной из характеристи-
ческих колебательных частот этой молекулы. Энергетическая (частотная) разность
между падающим (hν0) и рассеянным (hν) фотонами выражается как сдвиг волно-
вого числа [1168],

Δk̃ = 1
λ0

− 1
λ
. (5.17)

Если энергия рассеянного фотона меньше энергии падающего, процесс называ-
ется стоксовым комбинационным (рамановским) рассеянием. Если фотон взаимодей-
ствует с молекулой, находящейся в возбужденном колебательном состоянии, может
произойти антистоксово КР, при котором энергия рассеянного фотона больше, чем
энергия падающего (см. рис. 5.11). Отношение интенсивностей антистоксовой (IAS)
и стоксовой (IS) линий КР для данного колебания дается выражением [1168]

IAS
IS

= (ν0 + νvib)
4

(ν0 − νvib)
4 · exp

(
−hνvib
kBT

)
, (5.18)

где ΔEvib = hνvib — энергия перехода между колебательными состояниями молекулы,
kB — постоянная Больцмана, T — абсолютная температура. Отсюда следует, что при
комнатных температурах линии стоксова КР в наиболее информативной спектраль-
ной области (> 400 см−1) намного интенсивнее, чем антистоксовы. В свою очередь,
сами линии стоксова КР имеют очень низкую интенсивность, в типичном случае
от 10−7 до 10−15 интенсивности возбуждающего света. Регистрация спектров КР от
биологических тканей и клеток в реальном времени стала практически возможной
благодаря применению лазеров и новых технологий детектирования слабых световых
потоков на фоне сильного рэлеевского рассеяния и автофлуоресценции.

9 В. В. Тучин
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Возбуждение колебательных состояний молекулы при ИК-поглощении и комби-
национном рассеянии подчиняется разным правилам отбора [115, 123, 1164, 1168].
Некоторые колебания могут возбуждаться как при поглощении, так и при КР, другие
же только при одном из этих процессов. Для центрально-симметричных молекул
правила отбора в ИК- и КР-спектрах являются взаимоисключающими для всех коле-
баний. Колебание активно в ИК-поглощении, если оно сопровождается изменением
дипольного момента молекулы. Активность колебания в КР возникает благодаря
изменениям поляризуемости. Поэтому интенсивность полос в ИК- и КР-спектрах на
одной и той же колебательной частоте может очень сильно различаться. Обычно
симметричные колебания сильно проявляются в КР, в то время как антисимметрич-
ные — в ИК-поглощении. По поляризационному состоянию падающего и рассеянного
света можно получить информацию о симметрии молекулы.

В большинстве биотканей сечение флуоресценции при возбуждении видимым
или ближним УФ-светом (в пределах 300–700 нм) примерно на шесть порядков
превосходит сечение стоксова КР, более того, флуоресценция представляет собой
широкополосный сигнал в том же спектральном диапазоне, что и стоксово КР [143,
1168]. Важно, что при различных длинах волн возбуждающего света, УФ, видимого
и ближнего ИК, КР вызывает одинаковое изменение колебательной энергии, в то
время как ближний ИК-свет имеет слишком низкую частоту для возбуждения
флуоресценции, а возбуждаемая УФ-светом флуоресценция имеет гораздо меньшую
частоту, чем стоксова частота КР. Таким образом, использование ближнего ИК- или
УФ-возбуждения позволяет уменьшить фон флуоресценции в спектрах КР [1168,
1190]. Для биотканей возбуждение в ближней ИК-области особенно предпочтитель-
но из-за большой глубины проникновения.

Методы ИК- и КР-спектроскопии успешно применяются в различных областях
клинических исследований, таких как анализ гистологических образцов биотканей
на выявление злокачественности новообразований [30, 1163, 1188], неинвазивная
диагностика поражений кожи по наблюдению за нормальными и злокачественными
клеткам [1163, 1169], гидратация кожи в нормальных и патологических состоя-
ниях [1166, 1168, 1185], мониторинг водного обмена в хрусталике [1176, 1177]
и диагностика катаракты [793], мониторинг процесса минерализации костной и зуб-
ной ткани [104], определение глюкозы в крови [105, 1187], мониторинг действия
лекарств и местно наносимых на кожу веществ (например, лекарств, косметических
препаратов, увлажнителей и т. п.) [1184], а также мониторинг антиоксидантов в коже
[1178–1183].

Спектроскопия КР широко применяется в биологических исследованиях, начиная
с изучения очищенных биологических соединений и кончая исследованиями на
уровне единичной клетки или других компонентов ткани [218, 1164, 1167, 1170,
1173]. В настоящее время для локальной характеристики биотканей или клеток пу-
тем картирования распределений молекул на определенных колебательных частотах
используется комбинация методов ИК- и КР-спектроскопии с методами получения
микроскопических изображений [218, 1163, 1167, 1168, 1171, 1188]. Спектральная
биохимическая визуализация, которая относится к так называемой молекулярной
визуализации, является все более важной при постановке клинического диагно-
за, в частности для дифференцировки раковых и нераковых клеток. Наблюдаемые
ИК-спектры зависят от различных аспектов приготовления образца, т. е. степени
его увлажнения и однородности, а также от физиологического состояния клеток
(экспоненциальная фаза роста или плато), необходим учет названных артефактов
и состояния клетки при измерениях [218]. Как было показано, точные измерения
колебательных спектров клеток млекопитающих возможны в однородных водных сус-
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пензиях клеток; эти ИК-спектры хорошо аппроксимируются линейной комбинацией
спектров ДНК, РНК, фосфолипидов, гликогенов и белков [218].

Поскольку глубина проникновения среднего ИК- (СИК) излучения в биоткань
составляет лишь несколько микрометров, для изучения изменений в самых внешних
слоях клеток наилучшим образом подходит инфракрасная спектроскопия нарушенно-
го полного внутреннего отражения с фурье-преобразованием (ИКС НПВО ФП) (At-
tenuated total reflectance Fourier transform infrared spectroscopy, ATR-FTIR) [1168].
Пример ИКС НПВО ФП-спектра рогового слоя кожи человека при гидратации во
время окклюзии (изоляции поверхности кожи) показан на рис. 5.12. Спектры снима-
лись каждую минуту в течение получаса. Гидратация кожи была вызвана прижатием
предплечья к кристаллической призме полного внутреннего отражения. Во время
окклюзии вода в коже не может испаряться и накапливается в роговом слое.

Рис. 5.12. ИКС НПВО ФП-спектры гидратированного рогового слоя кожи человека, после-
довательно измеренные через каждую минуту в течение получаса окклюзии [1168]. Пунк-
тирная линия изображает спектр воды (увеличенный вдвое). Видны спектральные изменения:
увеличенный вклад в полосу деформационного колебания воды на 1640 см−1 и заметное
усиление высокочастотной полосы валентных колебаний OH на 3300 см−1. При гидратации
в спектре ясно видна также комбинационная полоса воды на 2125 см−1. Для записи спектров
использовался спектрометр Nicolet-800 с преобразованием Фурье; НПВО осуществлялось
с помощью кристалла ZnSe (n = 2,42) прямоугольной формы (10 × 80 мм) с 45-градусными
входной и выходной гранями. Спектр НПВО ФП получался путем фурье-преобразования 64
и 128 интерферограмм. Время сбора данных для 64 проходов сканирования при разрешении
8 см−1 составляло около 20 с. Спектры записывались с ладонной стороны предплечья путем

слабого прижатия ZnSe кристаллической призмы

Метод КР обладает некоторыми характеристиками, которые делают его особен-
но подходящим для исследований кожи как in vitro, так и in vivo [1166, 1168].
Конфокальные спектры КР кожи in vivo демонстрируют значительный спад абсолют-
ной интенсивности сигнала при увеличении расстояния между лазерным фокусом

9*
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и поверхностью кожи. Это обусловлено, в основном, диффузным рассеянием света,
которое является намного более сильным эффектом в коже, чем поглощение. Конфо-
кальная регистрация, таким образом, особенно полезна при исследовании внешних
слоев кожи, т. е. рогового слоя и живого эпидермиса. Сигнал КР от дермы in vivo
сильно ослабляется из-за рассеяния в эпидермисе и поэтому требует значительно
большего времени накопления, чем сигнал от эпидермиса. Однако, поскольку дерма
намного толще эпидермиса (1–4 мм), ее легко исследовать с использованием некон-
фокальной схемы, в которой объем регистрации велик по сравнению с толщиной
эпидермиса. В этом случае дерма будет доминирующим источником сигнала КР, что
иллюстрируется рис. 5.13 [1168]. Здесь показаны спектры, снятые с использованием
конфокального спектрометра и неконфокального волоконно-оптического зонда. Оба
спектра нормированы на одинаковую интенсивность. Ясно, что сигнал, полученный
с помощью волоконно-оптического зонда, почти полностью определяется сигналом
КР от дермы. Для одинаковых времен сбора сигнала отношение сигнал–шум у спек-
тра, снятого волоконно-оптическим зондом, значительно выше, чем у спектра, полу-
ченного по конфокальной схеме [1168].

Рис. 5.13. Спектры комбинационного рассеяния дермы in vivo, полученные конфокальным
и неконфокальным методами (с волоконно-оптическим датчиком). Время сбора сигнала 2 мин,

лазерная мощность 100 мВт. Спектры нормированы на равную интенсивность [1168]

Спектроскопия КР ближнего ИК-диапазона также обладает рядом преимуществ
при обнаружении патологий ткани шейки матки in vivo, в частности, для распозна-
вания предраковых состояний [30, 1169].

Гигантское КР (усиленное на шероховатой поверхности) (Surface-enhanced Raman
scattering, SERS), основано на значительном усилении сигнала КР молекулами при
их взаимодействии с субмикронными металлическими структурам или наночасти-
цами [1163, 1173–1175]. Считается, что в механизм усиления КР дают вклад два
эффекта: электромагнитный и химический [1163, 1173]. Для гладкой металличе-
ской поверхности имеет место лишь небольшое (в десять и менее раз) усиление
интенсивности по сравнению с КР при отсутствии поверхности, но если поверхность
шероховатая, то благодаря возбуждению электромагнитных резонансов падающим
излучением усиление достигает нескольких порядков. Эти резонансы появляются
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из-за коллективного возбуждения электронов проводимости в мелкомасштабных
металлических структурах и называются также плазмонными резонансами. Как
возбуждающее, так и рассеянное поля вносят вклад в это усиление, и таким образом
сигнал SERS оказывается пропорциональным четвертой степени фактора усиления
поля [1173].

Эффект шероховатости может быть достигнут с использованием изолированных
металлических частиц, решеток, ансамблей частиц на поверхностях и случайно-
шероховатых поверхностей [1173–1175]. Все эти структуры обеспечивают усиление,
если металл имеет узкие плазмонные резонансы на подходящих для измерений КР
частотах. «Химический механизм» включает усиление, возникающее из-за взаимо-
действий между молекулой и металлом. Наиболее часто рассматриваемое взаимодей-
ствие, требующее перекрывания волновых функций молекулы и металла, происходит,
когда перенос заряда между поверхностью и молекулой приводит к образованию
возбужденных состояний, которые играют роль промежуточных резонансных состо-
яний в комбинационном рассеянии [1163, 1173]. Взаимодействия, не требующие
перекрывания волновых функций молекулы и металла, возникают благодаря электро-
магнитной связи между колеблющейся молекулой и металлом. Эти взаимодействия
могут происходить как на колебательной частоте, так и на оптических частотах.
Комбинированный фактор усиления может достигать 1014, что достаточно для наблю-
дения спектров SERS от единичных молекул.



Гл а в а 6

ФАНТОМЫ БИОЛОГИЧЕСКИХ ТКАНЕЙ

Описываются структуры, технологии изготовления и характеристики тканепо-
добных фантомов, используемых для тестирования методов и устройств оптической
диагностики, а также для дозиметрии лазерного и другого оптического излучения
при проведении фототерапии.

6.1. Введение

Искусственные или виртуальные стандарты биологических тканей, известные как
«фантомы», физически моделирующие распространение света в биоткани, необходи-
мы для оценки методов измерения, калибровки оборудования, оптимизации диагно-
стических и терапевтических процедур и гарантии их качества [31, 46, 47, 93–95,
197, 313, 314, 330, 333, 334, 389, 403, 410, 467–469, 545, 767, 840, 867, 864, 868,
870, 884, 889, 992, 993, 997, 998, 1191–1238]. Оптические медицинские устройства
визуализации, диагностики и терапии должны проходить полный цикл исследований
и разработок, так же как и все другие медицинские приборы и технологии, от фун-
даментальных исследований до практического применения в клинических условиях
(рис. 6.1) [1209]. Продвижение оптических медицинских технологий в практику на
всех этапах от разработки концепции до получения необходимых параметров требует
калибровки и поверки методик и инструментов. Оптические медицинские приборы
должны снабжаться фантомами биотканей, служащими для тестирования и опти-
мизации оборудования, программного обеспечения и разнообразных приложений;
обучения пользователей работе на оборудовании, а также обеспечения сопоставимо-
сти результатов измерений, полученных на различном оборудовании и в различных
организациях [1219, 1220].

Рис. 6.1. Типичный порядок разработки и внедрения медицинских изделий от фундаменталь-
ных исследований до практического применения в клинических условиях [1209]
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6.2. Концепция построения фантомов

Для описания концепции построения фантомов мы будем опираться на результаты
работ [1193–1195, 1197]. Фантомы изготавливают из материала, обеспечивающего
рассеяние света, материала с поглощением, растворителя и, в случае флуорес-
центного фантома, добавляют флуорофоры [1193, 1194, 1197]. Распространенными
жидкими рассеивающими средами являются Интралипид (Inralipid), Нутралипид
(Nutralipid) или Липозин (Liposyn). Эти применяемые внутривенно питательные
вещества представляют собой жировые эмульсии, содержащие соевое масло, фосфо-
липиды яйца и глицерин. Иногда в качестве рассеивающей среды используют раз-
бавленное водой молоко. Для жидкостных фантомов часто в качестве рассеивателей
берут латексные (изготовленные из полистирола) сферы микронных размеров. По-
листироловые микросферы слабо флуоресцируют, и их оптические параметры можно
рассчитать с помощью теории Ми. Поглощающие среды включают некоторые био-
логические красители, такие как трипановый синий, синий Эванса, индоцианиновый
зеленый, метиленовый синий и фотофрин II, а также черную тушь. Растворителем
обычно является деионизированная вода, хотя используются и фосфатно-буферные
изотонические соляные растворы.

Оптический фантом создается путем смешивания рассеивающего и поглощаю-
щего веществ в растворителе в правильной пропорции, так чтобы получающаяся
суспензия имела оптические параметры, присущие моделируемой биоткани. Указан-
ные оптические параметры включают коэффициент поглощения μa, коэффициент
рассеяния μs и фактор анизотропии g . Для мягких биотканей типичные оптические
свойства следующие: μa ≈ 0,5–5,0 см−1, μs ≈ 0,2–400 см−1, g = 0,9 для видимого
и ближнего ИК-диапазона длин волн (см. табл. 7.1).

Жидкостный фантом очень легко приготовить, однако его нельзя использовать
для создания образцов реальной сложности. Образцы твердых фантомов обычно
создаются с использованием либо прозрачной среды-хозяина, такой как полимеры,
силикон или желатин, либо природно-рассеивающего материала, такого как воск.
Известно, что фантомы на основе ряда полимеров трескаются, если их размеры
слишком велики, или сжимаются во время полимеризации, что ограничивает их
применимость. Гели содержат растворитель, который испаряется, изменяя размеры
и оптические свойства образца в течение короткого времени.

Моделирование сложной реальной геометрии связано с необходимостью учета
слоистости биоткани, искусственного введения неоднородностей (имитирующих, на-
пример, опухоль), построения сосудистой системы, а также построением фантомов,
имитирующих целые органы [46, 47, 93–95, 330, 333, 334, 403, 410, 1193–1197].
Целый ряд фантомных систем имеет вполне удовлетворительные реалистичные опти-
ческие свойства в широком диапазоне длин волн [47, 94, 95, 333, 334]. Когда задача
состоит в моделировании биоткани со сложной архитектурой или даже целого органа,
или в изготовлении тестового объекта для оценки метода визуализации, в фантоме
должна отображаться «макроскопическая» геометрия естественного объекта. Наибо-
лее часто приходится отображать слоистую структуру биоткани. Например, много-
слойные фантомы были созданы для имитации кожи [870], головы человека [466,
1207], шейки матки [1201–1203].

Фантом биоткани должен удовлетворять следующим требованиям [1193, 1194]:
— он должен моделировать геометрию и оптические параметры физиологических

структур, важных для распространения света;
— все компоненты должны быть совместимы друг с другом в отношении химиче-

ской стабильности и спектроскопических свойств;
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— существенные параметры переноса излучения должны быть воспроизводимыми
и предсказуемыми в соответствии с составом образца;

— физические параметры фантомного образца должны быть стабильными во
времени (испарение, диффузия, старение) и независимыми от влияния окружающей
среды;

— фантом должен позволять создавать неоднородные образцы путем наложения
слоев или тщательно отработанной формовки;

— приготовление образцов должно быть простым, быстрым и безопасным.
Стратегия планомерной разработки фантомов биотканей с реалистичными опти-

ческими свойствами в широком диапазоне длин волн основана на моделировании
биоткани системой дискретных частиц [1193, 1194], что соответствует фундамен-
тальной концепции описания оптических свойств биотканей в рамках дискретной
модели (см. гл. 3).

Рассеяние и поглощение света частицами, образующими биоткань (фантом),
рассчитываются по теории Ми. Существенными параметрами являются размер (ради-
ус a) и форма частиц, их комплексный показатель преломления ns(λ0) и показатель
преломления диэлектрической среды-хозяина (основного материала), n0(λ0),

ns,0(λ0) = n′
s,0(λ0) + in′′

s,0(λ0), (6.1)

или относительный показатель преломления вещества рассеивающих частиц и основ-
ного материала, m = ns/n0; λ0 — длина волны света в вакууме. Мнимая часть ком-
плексного показателя преломления материала рассеивающей свет частицы отвечает
за потери из-за поглощения. Теория Ми дает сечения поглощения (σabs) и рассеяния
(σsca), а также фазовую функцию рассеяния, из которых вычисляются коэффици-
енты поглощения и рассеяния, соответственно μa = ρσabs и μs = ρσsca, и фактор
анизотропии рассеяния g ; ρ — плотность рассеивающих частиц. В рамках теории
Ми выражения для сечений рассеяния и поглощения, а также фактора анизотропии
рассеяния даны уравнениями (3.53)–(3.55).

Введение удельных коэффициентов рассеяния и поглощения, экстраполирован-
ных к объемной доле 100% полезно для описания рассеивающих и поглощающих
свойств конструируемой среды фантома [1193, 1194]. В этом случае, при условии
что суспензия частиц достаточно разбавлена, чтобы предотвратить зависимое рассе-
яние, коэффициент рассеяния, приведенный коэффициент рассеяния и коэффициент
поглощения пропорциональны безразмерной объемной доле рассеивающих частиц cs:

μs = csσsca, μ′
s = csσsca[1− g (λ0, a)], μa = csσabs, (6.2)

где удельные коэффициенты рассеяния и поглощения σsca и σabs выражены в см−1.
Оптические параметры систем с распределением частиц по размерам определяются
как средние с объемной долей частиц каждого диаметра в качестве весовой функции.
Относительная частота, с которой встречается соответствующий размер частицы,
определяется по изображениям, полученным с помощью электронного микроскопа.
Результирующие удельные оптические коэффициенты представляют собой усреднен-
ные значения и могут быть определены аналогично соотношениям (3.24)–(3.27).
Среднее расстояние ds между центрами тяжести частиц определяется их радиусом a
и объемной долей cs,

ds = 2a
3
√
cs
. (6.3)

Согласно теории Ми интенсивность рассеянного света сферическими частицами
микрометрового размера максимальна при радиусе частицы, сравнимом с длиной вол-
ны. Теория Ми строго применима только к сферическим частицам, но ее результаты
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полезны для значимых оценок и в случае частиц неправильной формы. Осцилляции
коэффициента рассеяния и фактора анизотропии рассеяния в зависимости от размера
частиц, имеющие место в случае сферических частиц (рис. 6.2), при этом усредня-
ются [214]. Транспортный коэффициент рассеяния μ′

s сильно увеличивается с ростом
отношения n′

s/n0. В свою очередь, фактор анизотропии рассеяния максимален, когда
указанное отношение стремится к 1 (рис. 6.2). При конструировании фантомов часто
приходится соблюдать компромисс между максимально достижимым коэффициентом
рассеяния (обычно ограничение связано с появлением зависимого рассеяния) и оп-
тимальным значением фактора анизотропии рассеяния.

Для согласованных показателей преломления рассеивающих частиц и окружаю-
щего (базового) материала коэффициент рассеяния стремится к нулю. Это означает,
что за ослабление светового пучка в таком случае отвечает только поглощение
(см. уравнение (1.1)). Однако, как следует из теории Ми, взвесь поглощающих
частиц в среде с согласованным показателем преломления дает сильное резонансное
рассеяние вперед. Поглощение света такими частицами меньше, чем можно ожидать
по их объемному коэффициенту поглощения [1193, 1194]. Например, для частиц
диаметром 1 мкм с ns = 1,6 и объемным коэффициентом поглощения их материала,
равным 104 см−1 в среде с согласованным показателем преломления коэффициент
поглощения системы частиц μa = cs · 4120 см−1.

Рис. 6.2. Проектирование фантома биоткани. Рассеивающие свойства непоглощающих частиц
на длине волны 633 нм рассчитаны по теории Ми [1193, 1194]. Транспортный коэффициент
рассеяния (а) сильно зависит как от размера частиц, так и от относительного показате-
ля преломления. Этот график приблизительно симметричен. Ось симметрии приходится на
n′
s/n0 = 1. В то время как при условии согласования показателей преломления рассеива-

телей и окружения коэффициент рассеяния равен нулю, фактор анизотропии рассеяния (б)
максимален. В некоторых частях показанного диапазона функции не монотонны, а быстро

осциллируют

Зависимости параметров рассеяния от длины волны показаны на рис. 6.3. Спек-
тральными изменениями показателя преломления при расчетах пренебрегали, однако
на практике они могут быть важны. Если размер частиц и отношение показате-
лей преломления фиксированы, то характер зависимости параметров рассеяния от
длины волны обусловлен отношением размера частиц к длине волны. Для частиц
с показателем преломления, близким к показателю преломления окружающей среды
(см. рис. 6.3), коэффициент рассеяния системы частиц с диаметром меньше длины
волны убывает с ростом длины волны, в то время как при диаметре частиц больше
длины волны он почти постоянен. Фактор анизотропии рассеяния менее зависим
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Рис. 6.3. Проектирование фантома биоткани. Зависимости параметров рассеяния для непо-
глощающих частиц от длины волны при n′

s/n0 = 1,07 рассчитаны по теории Ми [1193,
1194]. Удельный транспортный коэффициент рассеяния (а) частиц, меньших длины волны,
сильно растет в сторону коротких длин волны. Частицы с диаметром больше длины волны
имеют почти постоянный удельный транспортный коэффициент рассеяния по всему видимому
диапазону. Фактор анизотропии рассеяния (б) почти не зависит от длины волны, но сильно

зависит от размера частиц

от длины волны. Имеются плато при размерах частиц много меньше (изотропное
рассеяние) и много больше (сильно анизотропное рассеяние), чем длина волны,
между которыми расположен участок крутого возрастания.

Биологические ткани демонстрируют увеличение рассеяния при переходе в об-
ласть более коротких волн и высокой анизотропии рассеяния. Это нельзя реализовать
с монодисперсными частицами. Следовательно, смесь крупных частиц, вносящих
значительную анизотропию рассеяния, и мелких частиц, определяющих рост рассея-
ния в области более коротких волн, является хорошим приближением для разработки
фантома биоткани [271, 1193, 1194].

Следует отметить, что фантомы могут конструироваться не только на основе
искусственных компонентов, при решении ряда задач фантомами могут служить
инженерные биоткани, образцы ex vivo биотканей [1208] или биотканей животных
in vivo после специальных операций, моделирующих ту или иную патологию [1223].

6.3. Примеры фантомов биологических тканей

Описанные в работе [1195] фантомы на длину волны лазерного излучения
1064 нм на основе смеси Интралипида и туши были разработаны с использова-
нием предварительно экспериментально определенных коэффициентов поглощения
и рассеяния и фактора анизотропии рассеяния компонентов. Для оценки оптических
параметров компонентов фантомов и самих фантомов использовался метод интегри-
рующей сферы в сочетании с измерениями коллимированного пропускания света
и алгоритмом обратного добавления–удвоения (ОДУ) (inverse adding-doubling, IAD).
Средние оптические свойства из всех данных по компонентам фантома показаны
в табл. 6.1. Сравнение предсказанных, измеренных и рассчитанных оптических пара-
метров для двух фантомов представлено в табл. 6.2. В табл. 6.3 даны предсказанные
(теория Ми) и измеренные (алгоритм ОДУ) данные для двух фантомов (водные
суспензии полистироловых сфер диаметром 804 нм).



6.3. Примеры фантомов биологических тканей 267

Т а б л иц а 6.1
Средние значения оптических параметров в зависимости от концентрации туши, 10%-го Ин-

тралипида и воды на длине волны 1064 нм [1195]

Рассеивающая среда μs/%, см−1/% μa/%, см−1/% g

Тушь 4,64± 2,07 35,99± 4,28 0,30± 0,18

Интралипид 1,30± 0,047 0,054± 0,02 0,50± 0,02

Вода — 0,0018 —

Примечание. Результаты по поглощению в Интралипиде скорректированы на поглощение
в воде.

Т а б л иц а 6.2
Расчетные и измеренные оптические параметры фантомов [1195]

Фантомы μs, см−1 μa, см−1 g

Фантом 1 (Интралипид и тушь)

Оценка 8,82 0,32 0,48

Измерение 9,69± 0,22 0,76± 0,01 0,56± 0,00

Расчет 8,75 0,89 0,50

Фантом 2 (Интралипид)

Оценка 8,82 0,00 0,48

Измерение 8,84± 0,03 0,33± 0,01 0,51± 0,00

Расчет 8,70 0,53 0,50

Примечание. Оценочные значения для фантомов 1 и 2 предполагают, что Интралипид и вода
не поглощают, а тушь не рассеивает свет на длине волны 1064 нм. Рассчитанные значения
определены по концентрационным зависимостям, приведенным в табл. 6.1.

Т а б л иц а 6.3
Расчетные и измеренные оптические свойства фантомов (водная суспензия полистироловых

сфер диаметром 804 нм) на длине волны 1064 нм [1195]

Фантомы μs, см−1 μa, см−1 g

Фантом 1

Расчет 2,23 — 0,807

Измерение 1,99± 0,12 0,28± 0,02 0,775± 0,04

Фантом 2

Расчет 2,96 — 0,807

Измерение 3,15± 0,01 0,25± 0,01 0,811± 0,004

Примечание. Расчетные значения для фантомов 1 и 2 были получены на основе теории Ми.
Коэффициенты поглощения не корректировались на учет поглощения воды.
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Все эти данные ясно показывают, что жидкостные системы позволяют создавать
фантомы биотканей с управляемыми характеристиками, и их оптические свойства,
по крайней мере на одной длине волны, хорошо предсказываются теоретически.
В частности, зная зависимость коэффициентов рассеяния и поглощения туши и Ин-
тралипида, можно создать фантом с наперед заданными оптическими свойствами.
Однако результирующие оптические свойства созданного фантома должны быть
обязательно протестированы для точного определения его оптических параметров.
К сожалению, рассеивающие свойства разбавленного Интралипида соответствуют
свойствам биотканей со сравнительно низким фактором анизотропии рассеяния,
g ≈ 0,56. Более реальное значение фактора анизотропии можно получить для водных
суспензий полистироловых сфер с диаметром, близким к длине волны. Сравнение
оптических параметров созданного фантома на длину волны 1064 нм с соответству-
ющими параметрами реальных биотканей человека (табл. 7.1), показывает, что по-
глощающие свойства этих фантомов хорошо подходят для моделирования биотканей,
а их рассеивающие свойства намного слабее, чем у многих биотканей.

Для проверки достоверности анализа оптических свойств кожи человека с помо-
щью измерений отражательной способности in vivo применялись жидкостные фанто-
мы, состоящие из Интралипида-10% в качестве рассеивающего вещества и красителя
синего Эванса в качестве поглотителя, разведенные в фосфатно-буферном физиоло-
гическом растворе [767]. Концентрация Интралипида-10% изменялась в диапазоне
от 10 до 50%, а красителя синего Эванса — от нуля до 0,01 г/л. В исследова-
ниях ex vivo кожи человека в ближнем ИК-диапазоне длин волн использовались
фантомы, состоящие из водных растворов полистироловых микросфер диаметром
1,27 мкм и инфракрасного красителя (S109 564 Zeneca) [333, 334]. Точность и преде-
лы измерений экспериментальной установки для абсолютных измерений диффузного
отражения с пространственным разрешением проверялись с использованием модели-
рующих биоткань фантомов, которые состояли из основного раствора Липозина-20%
и красителя трипанового синего в качестве поглотителя [46, 93]. Для 1%-й объемной
концентрации Липозина-20% (без трипанового синего) на длине волны 633 нм были
получены значения μ′

s = 14,0± 0,5 см−1, g = 0,8 и μa = 0,005 см−1.
При сравнении экспериментальных результатов для длины поглощения (1/μa),

транспортной длины (ltr = 1/μ′
s) и фактора анизотропии рассеяния (g) в зависимости

от длины волны, полученных для 2%-го раствора Интралипида-10%, с теорией Ми,
было найдено, что можно пользоваться следующими приближенными соотношениями
[31, 92]:

μ′
s(λ) ≈ 1,6 · 103λ−1 (см−1),

g (λ) ≈ (1,1–0,58) · 10−3λ,
(6.4)

для длин волны от 400 до 1100 нм. Для получения растворов с μ′
s = 76,9 см−1 и μ′

s =
= 10 см−1 на длине волны 550 нм, основной раствор Интралипид-10% был разбавлен
как 1 : 2 и 1 : 15 соответственно [31, 92].

При конструировании фантомов с точными оптическими свойствами, воспроиз-
водимыми в широком диапазоне длин волн, необходимо учитывать дисперсионные
свойства материала компонентов фантома. Например, для водных суспензий поли-
стироловых сфер зависимость показателя преломления воды (w) и полистирола (p)
от длины волны учитывается с помощью известных дисперсионных функций этих
веществ в видимом и ближнем ИК-диапазонах [1191]

nw(λ) = 1,31848 + 6,662
λ [нм]− 129,2

≈ 1,3199 + 6878

λ2
− 1,132 · 109

λ4
+ 1,11 · 1014

λ6
, (6.5)
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np = 1,5626 + 11690

λ2
− 1,125 · 109

λ4
+ 1,72 · 1014

λ6
, (6.6)

где λ выражается в нанометрах.
Для изучения индуцированных импульсным лазером механических напряжений

в нерассеивающей однородно поглощающей среде, для которой теоретическое опи-
сание оптоакустических явлений достаточно простое, в качестве фантома использо-
вался водный раствор хромата калия (K2CrO4) [840, 884]. Этот раствор не флуорес-
цирует, и, следовательно, вся поглощенная энергия лазерного импульса переходит
в тепло, он фотохимически стабилен, и его оптические свойства не меняются даже
при больших лазерных интенсивностях. Раствор с концентрацией K2CrO4 35 мг/см−3

дает коэффициент поглощения ∼ 1000 см−1 на длине волны 355 нм. Разбавление
исходного раствора позволяет контролировать глубину проникновения света и, сле-
довательно, частоту индуцированной лазером акустической волны [840].

Генерацию, распространение и регистрацию индуцированного лазером напряже-
ния в биотканях можно успешно моделировать с помощью рассеивающих и по-
глощающих свет гелей [840]. Для приготовления гелевых фантомов теплая вода
(90 см3) смешивается с 10 г желатинового порошка. Эти гели окрашиваются хро-
матом калия и делаются рассеивающими с помощью полистироловых микросфер
диаметром 0,9 мкм. Десятипроцентная суспензия полистироловых сфер имеет коэф-
фициент рассеяния μs = 6090 см−1 и фактор анизотропии g = 0,918 на длине волны
355 нм, что дает приведенный коэффициент рассеяния, равный μ′

s = 499 см−1. Коэф-
фициент поглощения на длине волны 355 нм определяется концентрацией K2CrO4,
и может быть очень большим (до 1000 см−1). Однако область спектра, важная для
биомедицинской оптики, — это видимый и ближний инфракрасный диапазоны, где
осуществляются диагностика, визуализация и фотодинамическая терапия. Уменьше-
ние концентрации полистироловых сфер в экспериментальных гелях до ∼ 2%, дает
μ′
s = 99 см−1. Типичное отношение μ′

s/μa для биологических объектов на длинах
волн 600–1000 нм составляет от 70 до 100, что можно легко реализовать для таких
фантомов. Мягкие эластичные гелевые коллагеновые фантомы можно приготовить,
используя в качестве рассеивающего вещества молоко, и окрасить гемоглобином или
даже цельной кровью. В них легко внедрить включения, моделирующие различные
патологические состояния (например, поглощающую сферу, имитирующую опухоль)
или специфические структуры биоткани (например, сеть кровеносных сосудов).

Хорошей альтернативой более сложным твердым фантомам является добавление
небольшой концентрации агарозы для отвердения хорошо описанных и легкодоступ-
ных водных растворов Интралипида и туши [410]. Растворы в таких фантомах со-
стоят из 1% агарозы в дистиллированной воде с добавлением Интралипида и черной
туши. Агароза продуцирует желатин, который легко обрабатывается для создания
и внедрения включения различной формы. Кроме того, желатиновые (коллагеновые)
гелевые фантомы с различными оптическими свойствами легко сложить стопкой друг
на друга, чтобы получить модель биоткани со слоистой структурой [403, 1201–1203].
При построении желатиновых (коллагеновых) гелевых фантомов частицы диоксида
титана (TiO2) можно использовать как рассеивающие, а тушь — как поглотитель.

Частицы TiO2 диаметром 0,3 мкм и краситель Projet 900NP (Zeneca) использова-
лись как рассеивающие и поглощающие вещества в твердых фантомах из эпоксидной
смолы Araldite (Ciba Polymers) [333, 334]. Эти фантомы также позволяют комби-
нировать оптические свойства путем наложения слоев с различными оптическим
параметрами. В качестве однородного твердого рассеивающего фантома для калиб-
ровки микроспектрофотометрической оптической системы использовался композит,
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состоящий из мелкодисперсных частиц SiO2 (диаметр < 10 мкм, доля заполняемого
объема 43%) в органической матрице из метакрилата [389].

Стабильные во времени образцы фантомов изготавливаются на базе полиорга-
носилоксана (ПОС, силикон) [1193, 1194]. Сильно гидрофобный ПОС поставляется
в мономерной форме как двухкомпонентная система. Он особенно пригоден для
моделирования тонких структур. При добавлении связывающего компонента ПОС
начинает полимеризоваться в результате реакции присоединения, что обычно за-
нимает менее 30 мин при 80 ◦C в сушильной печи. Не происходит ни усадки, ни
растрескивания. Частицы диаметром до 40 нм иммобилизуются в сетчатой структуре
этого материала. Получающаяся резина механически устойчива и прозрачна в види-
мом диапазоне. Ее показатель преломления равен 1,40 на длине волны 589 нм. Этот
метод приготовления фантомов позволяет конструировать многослойные фантомы
со ступенчатым изменением оптических свойств без зазоров между однородными
слоями и включать особые детали биоткани, такие как мелко-структурированная
поверхность, моделирующая, например, узорчатую поверхность кожи, или неболь-
шие отверстия, моделирующие кровеносные сосуды. Для обеспечения необходимой
величины рассеяния можно использовать различные типы частиц. Некоторые из
них, имеющие пренебрежимо малое поглощение в видимом диапазоне, представлены
в табл. 6.4. Эта таблица иллюстрирует область значений относительных показателей
преломления, которую можно обеспечить при использовании двух рассмотренных
фантомных систем.

Т а б л иц а 6.4
Относительные показатели преломления веществ, пренебрежимо мало поглощающих в види-

мом диапазоне [1193, 1194]

Вещество В водном
геле

В полиорганосилоксане
(ПОС)

SiO2 1,10 1,04

γ-Al2O3 1,20 1,14

BaSO4 1,23 1,17

MgO 1,31 1,24

α-Al2O3 1,33 1,26

TiO2 1,95 1,86

Примечание. Относительный показатель преломления приведен для водного геля (n0 = 1,33)
и ПОС (n0 = 1,40 на 589 нм) в качестве базового вещества. Частицы предполагаются массив-
ными.

Для достижения однородности фантома диспергирование частиц в основном ве-
ществе должно производиться с помощью ультрацентрифуги. Авторы работ [1193,
1194] использовали сферические частицы пористого оксида алюминия, частицы
железа и модифицированной аминосмолы для получения нужных рассеивающих
свойств. Некоторые данные, позволяющие сравнить оптические свойства, следу-
ющие из теории Ми с учетом оптических свойств изолированных частиц и их
распределения по размерам и измеренные на силиконовых фантомах методом инте-
грирующей сферы, представлены в табл. 6.5. Эти фантомы были разработаны для
моделирования флуоресценции компонентов биоткани, в частности флуоресценции
протопорфирина IX.
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Т а б л иц а 6.5
Сравнение результатов измерений методом интегрирующей сферы и расчета по теории Ми

с учетом оптических свойств изолированных частиц [1193, 1194]

Длина
волны, нм Метод

Частицы пористого
оксида алюминия Частицы железа

σsca, см−1 σabs, см−1 σsca, см−1 σabs, см−1

546 Теория Ми 210 (50) а — 3000 (600) в 4500 (900) в

546 Измерение 200 (10) б < 0,7 3500 (900) а 3800 (200) а

633 Теория Ми 210 (50) а — 3000 (600) в 4500 (900) в

633 Измерение 190 (10) б < 0,7 2800 (800) а 3900 (200) а

Примечание. При оценке среднего показателя преломления частиц предполагалось, что по-
ры в частицах полностью заполнены ПОС. Сферические частицы пористого оксида алюминия
имеют симметричное распределение по размерам со средним значением 5,3± 1,0 мкм, а сфе-
рические частицы железа имеют асимметричное распределение по размерам: 16% объемной
доли составляют частицы размером до 2,0 мкм, 50 % — до 3,0 мкм и 34 % — до 3,6 мкм.
Ошибки приведены в скобках в единицах последнего десятичного знака и представляют со-
бой: а верхняя граница ошибки, обусловленной неопределенностью показателя преломления
(состава частиц); б сумма ошибок измерения — ошибки, связанной с ограниченной воспроиз-
водимостью при изготовлении образцов, ошибки измерения толщины образца и систематиче-
ской ошибки диффузионной теории; в разброс значений, приведенных в литературе.

Фантомы биотканей используются во всех областях оптической диагностики,
в частности при тестировании приборов для временной, частотно-модуляционной
и пространственно-модуляционной оптической томографии и спектроскопии [410,
545, 1216, 1218–1220, 1230], измерений отражательной способности с пространствен-
ным разрешением [46, 93, 1198, 1199, 1215, 1219, 1237] и гиперспектральной визуа-
лизации [1222, 1223], в том числе с использованием многоцветных фантомов [1224];
для калибровки флуоресцентных спектроскопических методов [1193, 1194, 1197,
1201–1203] и для экспериментальной проверки теории и учета систематических по-
грешностей [47, 94, 95, 313, 314, 1195, 1197, 1211, 1212]. Разработаны фантомы био-
тканей для неинвазивного мониторинга глюкозы [467–469, 992, 993, 997–999, 1191,
1192, 1196, 1235], мониторинга степени оксигенации гемоглобина [889, 1204, 1219],
тестирования оптоакустических [840, 884, 887, 889, 992, 993, 997, 998] и импульсных
фототермических измерений [864, 868, 870], измерений степени деполяризации [586,
1205], калибровки отражательного конфокального микроскопа [1225] и оптических
когерентных томографов [1226–1229, 1234, 1235]. С помощью жидкостных фантомов
проверяется эффективность оптических просветляющих агентов [1231, 1232]. Осо-
бый класс фантомов, так называемые динамические фантомы, как правило, сочетают
сложную структуру, отражающую сосудистую систему биоткани, и возможность
прокачки жидкости, моделирующей кровь, или саму кровь по искусственной сети ка-
пилляров [1233–1236]. Такие фантомы часто строятся на базе технологии микрожид-
костных устройств [1233, 1236] и используются для калибровки измерителей и визуа-
лизаторов скорости кровотока, включая спекл- и доплеровские системы [1233–1236].
Другой тип динамических фантомов учитывает различия в поглощении гемоглобина
в поверхностных и глубоких слоях ткани и может моделировать активность мозга
и других системных изменений [1237]. Разрабатываются фантомы для калибровки
сигналов комбинационного рассеяния от различных типов биотканей [1189, 1235].
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Тканеподобные фантомы применяются также в исследованиях, связанных с те-
рапевтическим воздействием оптического излучения, среди которых отметим дози-
метрию светового облучения [1206], лазерную абляцию [884] и фотодинамическую
терапию [1200, 1206].

Достаточно полный обзор исследований по фантомам биологических тканей,
проведенных до 2006 г., дан в работе [1208]. В этом обзоре представлены основные
составы фантомов, описаны свойства материалов для основы (матрицы) фантомов
и материалов, обеспечивающих требуемое рассеяние и поглощение, а также дано
обсуждение достоинств и недостатков каждой из категорий фантомов. Основными
материалами обычно являются вода, желатин, агар, полиэфирные или эпоксидные
и полиуретановые смолы, силиконы, вулканизируемые при комнатной температуре,
или гели поливинилового спирта. Вода и гидрогели — это материалы, которые
обеспечивают создание мягких сред, биологически и биохимически совместимых
с органическими молекулами, и поэтому являются оптимальными для научных ис-
следований в лаборатории. Полиэфиер, полиуретан и силикон представляют собой
матрицы с фиксированной неизменяющейся (или мало изменяющейся) композицией.
Фантомы на их основе пригодны для протяженной во времени периодической калиб-
ровки и тестирования оптических систем. Наиболее распространенными являются
три следующих вида рассеивателей: 1) липидные эмульсии, 2) частицы диоксида
титана или оксида алюминия и 3) полимерные микросферы. Используемые погло-
тители могут быть биологического происхождения (такие как гемоглобин и неко-
торые клетки, содержащие пигменты) или искусственного (такие как молекулярные
красители, тушь и чернила, которые менее совместимы биологически, но являются
более стабильными поглотителями). В обзоре можно найти оптимальные рецепты по
созданию фантома для конкретного приложения.

В работе [1225] детально описана процедура тестирования лазерного скани-
рующего конфокального микроскопа, работающего на отражение на длине волны
488 нм с помощью трех типов оптических фантомов: 1) полистирольных микросфер
100 нм диаметра в геле с 2%-й объемной долей частиц, 2) твердых фантомов на
основе полиуретана (INO BiomimicTM) и 3) широко известных стандартов отражения
(SpectralonTM). По измерениям экспоненциально затухающего отраженного сигнала
по мере перемещения фокуса (zf) в глубь материала определялся коэффициент
рассеяния μs и фактор анизотропии рассеяния g материала фантомов. Результаты
показывают, что μs изменяется в таких пределах, как 58, 8–24 и 130–200 см−1 для
фантомов типа 1, 2 и 3, а g -фактор как 0,112, 0,53–0,67 и 0,003–0,26 соответственно.

Обзор исследований по разработке фантомов для оптической когерентной томо-
графии (ОКТ), имитирующих оптические, механические и структурные свойств ряда
биотканей, дан авторами работы [1226]. Такие фантомы являются важным элементом
в дальнейшем развитии методов ОКТ и приложений. Авторы сосредоточились на
анализе фантомов из силикона, фибрина и криогелей на основе поливинилового
спирт (PVA-C) как наиболее многообещающих материалов для изготовления проч-
ных фантомов с возможностью наиболее точного воспроизведения свойств биоткани.

В работе [1227] описан дизайн и характеристики оптических фантомов на основе
силиконового эластомера. Необходимое поглощение было обеспечено добавлением
зеленого красителя, а рассеяние — добавлением частиц TiO2 или SiO2. В отсутствии
поглотителей ОКТ-измерения демонстрируют линейную зависимость коэффициента
затухания от концентрации рассеивателей. При отсутствии рассеяния оптическая
спектроскопия пропускания показывает также линейную зависимость коэффициента
поглощения от концентрации красителя. Оба типа образцов фантомов показали хоро-
шую стабильность в течение 6 месяцев. Исследования фантомов с помощью конфо-
кальной микроскопии продемонстрировали равномерное распределение рассеивателей
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в образцах, хотя и с некоторой их кластеризацией. Использование тонких слоев
материала фантомов, размером порядка 50 мкм, позволило конструировать сложные
фантомы с проточными каналами, волнистыми интерфейсами (модель папиллярного
слоя кожи), а также слоистые и изогнутые фантомы, моделирующие сетчатку глаза
человека. Авторы также продемонстрировали возможность включения наночастиц
золота в фантомы, что важно, например, для калибровки оптических устройств
и методик диагностики предраковых состояний.

Оптические свойства квантовых точек (КТ) в виде отдельных частиц и кластеров
в приложении к разработке новых типов оптических фантомов молекулярной визуа-
лизации, включая калибровку по времени жизни люминесценции, детально описаны
в работе [1238].

6.4. Примеры моделей органов

В литературе описаны фантомные модели отдельных органов [466, 1197, 1207].
Например, кожа человека моделировалась пленкой (от 50 до 150 мкм) гидратиро-
ванного коллагена типа I [867, 868]. Эта пленка содержала различное количество
подповерхностных поглотителей, расположенных на заданной глубине и имитирую-
щих дискретные хромофоры, скрытые в многослойной структуре кожи человека. Хро-
мофоры создавались путем окрашивания пленки трифенилметановым красителем,
который поглощает на длине волны 585 нм. Дискретные поглотители приготавлива-
лись разрезанием окрашенной коллагеновой пленки толщиной 125 мкм с известным
коэффициентом оптического поглощения (μa = 400 см−1) на многие тонкие полосы
шириной от 100 до 300 мкм. Фантом кожи строился путем размещения поглощающих
тонких полос на переменном расстоянии друг от друга (от 50 до 700 мкм) под
слоем непоглощающего коллагена с толщиной 110 мкм. Поглощающие тонкие полосы
и непоглощающие слои были расположены сверху на коллагеновой губке толщиной
10 мм, имитирующей полубесконечную среду, как в живой коже.

Другим примером моделирования целого органа является моделирование головы
взрослого человека [330, 466, 1207]. Модель, описанная в работе [330], состоит из
трех- или четырехуровневых слоев, последние из которых включают слой прозрачной
цереброспинальной жидкости (ЦСЖ). Наиболее сложная модель имеет также про-
рези, имитирующие борозды на поверхности мозга. С помощью этих моделей было
показано, что распространение света в голове взрослого человека сильно зависит от
присутствия слоя прозрачной ЦСЖ. Как оптическая длина пути, так и простран-
ственный профиль чувствительности у моделей со слоем ЦСЖ совершенно иные,
чем у моделей без этого слоя. Напротив, геометрия борозд и границы между серым
и белым веществом мало влияют на регистрируемое распределение света.

Разработан, изготовлен и испытан фантом с внедренными наночастицами, кото-
рый был встроен в имеющуюся в продаже искусственную модель глаза для того,
чтобы охарактеризовать функцию размытия изображающей точки сетчатки в трех
измерениях в реальных условиях визуализации с помощью ОКТ-устройств [1229].
Фантом представляет собой образец прозрачной отвердевшей эпоксидной смолы
с распределенными в ней редкими кремнево-золотыми нанооболочками с сильным
обратным рассеянием.
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МЕТОДЫ И АЛГОРИТМЫ ДЛЯ ИЗМЕРЕНИЯ

ОПТИЧЕСКИХ ПАРАМЕТРОВ БИОЛОГИЧЕСКИХ ТКАНЕЙ

Представлены методы и алгоритмы для решения обратной задачи нахождения
оптических параметров биотканей и крови, таких как коэффициенты рассеяния и по-
глощения, фактор анизотропии рассеяния и показатель преломления. Анализируются
достоинства и недостатки этих методов. Дан обзор широко распространенных изме-
рительных методов, таких как метод интегрирующих сфер, методы с разрешением по
времени, пространству и углам, оптическая когерентная томография (ОКТ), а также
обратных методов, таких как метод Кубелки–Мунка, многопотоковый, добавления–
удвоения и обратный метод Монте-Карло. Представлены полные данные по оптиче-
ским параметрам биотканей и крови человека, измеренные in vitro, ex vivo и in vivo.

7.1. Основные принципы

Методы определения оптических параметров биотканей можно разделить на две
большие группы: прямые и непрямые методы [1–4, 9–16, 29, 32, 33, 37, 38, 40,
46, 48, 49, 56, 72, 87–90, 98, 129, 130, 197, 230, 271, 274, 306, 315, 316, 320–322,
328–330, 333–335, 345, 383, 389, 495, 581, 767–769, 1239–1322]. Прямые методы
основаны на некоторых фундаментальных концепциях и законах, таких как закон
Бугера–Ламберта–Бера (см. уравнение (1.1)), фазовая функция однократного рас-
сеяния (см. соотношения (1.13) и (1.15)) для тонких образцов или эффективная
глубина проникновения света для толстых слоев. Измеряемыми параметрами явля-
ются коллимированное пропускание света Tc и индикатриса рассеяния I(θ) (угловая
зависимость интенсивности рассеянного света, Вт/(см2 · ср)) для тонких образцов,
либо плотность потока энергии внутри толстого слоя. Нормированная индикатриса
рассеяния, определяемая как отношение интенсивности рассеянного света под уг-
лом θ к интенсивности рассеянного света строго в направлении вперед I(θ)/I(0)
равна фазовой функции рассеяния p(θ), 1/ср.

Достоинством прямых методов является использование очень простых аналити-
ческих выражений для обработки данных. Их недостатки связаны с необходимостью
строгого выполнения экспериментальных условий, диктуемых выбранной моделью.
В тонких образцах — это однократность рассеяния, исключение эффектов поляри-
зации света и рефракции на краях кюветы и т. п.; в толстых слоях с многократным
рассеянием приемник излучения (обычно волоконный оптический световод с изо-
тропно рассеивающим шариком на конце) должен быть расположен далеко как от
источника света, так и от границ среды.

Непрямые методы позволяют найти решение обратной задачи рассеяния с ис-
пользованием теоретической модели распространения света в среде. Модели, в свою
очередь, делятся на итерационные и неитерационные. Первые используют уравнения,
в которых оптические свойства определяются через параметры, непосредственно
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связанные с вычисляемыми величинами. Последние основаны на двухпотоковой
модели Кубелки–Мунка и многопотоковых моделях [40, 46, 56, 93, 275, 284, 306,
383, 1251, 1264]. В непрямых итерационных методах оптические свойства неявно
определяются через измеряемые параметры. Величины, определяющие оптические
свойства рассеивающей среды, пересчитываются до тех пор, пока рассчитанные и из-
меренные значения отражения и пропускания не совпадут с желаемой точностью. Эти
методы громоздки, тем не менее, в связи с растущими возможностями компьютерной
техники используемые оптические модели могут быть даже более сложными, чем
лежащие в основе неитерационных методов. Примерами являются использование
диффузионной теории [40, 275, 290–295], обратного метода добавления–удвоения
(ОДУ) (inverse adding-doubling, IAD) [372, 392, 393, 1206, 1242, 1257, 1265–1267,
1316–1318] и обратного метода МК (ОМК) (inverse Monte Carlo, IMC) [306, 320,
333–335, 339, 341, 344, 370, 372, 383, 389, 390, 581, 723, 1240, 1245, 1246, 1252,
1255, 1268, 1274, 1277, 1278, 1308, 1309, 1316–1318].

Оптические параметры образцов биоткани (μa, μs и g) измеряются различными
методами. Измерения in vitro и ex vivo чаще всего осуществлются методом двойной
интегрирующей сферы в сочетании с измерениями коллимированного пропускания
(см. рис. 7.1 и табл. 7.1). Этот подход подразумевает последовательное или одновре-
менное измерение трех параметров: коллимированного пропускания Tc = I(d)/I(0)
(см. уравнение (1.1)), полного пропускания Tt = Tc + Td (где Td — диффузное
пропускание) и диффузного отражения Rd. Оптические параметры биоткани опреде-
ляются по результатам этих измерений с использованием различных аналитических
выражений или численных методов (двухпотоковых или многопотоковых моделей,
методов ОМК или ОДУ), связывающих μa, μs и g с исследуемыми параметрами.

Рис. 7.1. Измерение коллимированного (а) и полного (б) пропускания и диффузного отражения
с помощью интегрирующей сферы. Интегрирующая поверхность сферы покрыта BaSO4, MgO,
или материалом Spectralon�, которые имеют диффузное отражение в видимом и ближнем

ИК-диапазоне, близкое к 100% [6, 57]
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Любые три из следующих пяти измерений достаточны для вычисления трех
оптических параметров [40]:

— полное (или диффузное) пропускание для коллимированного или диффузного
излучения;

— полное (или диффузное) отражение для коллимированного или диффузного
излучения;

— поглощение образца, помещенного в интегрирующую сферу;
— коллимированное пропускание (для нерассеянного света);
— угловое распределение излучения, рассеянного образцом.
Итерационные методы, как правило, учитывают различие между показателями

преломления на границах раздела сред, а также многослойную структуру образца.
Следующие факторы отвечают за ошибки при расчете значений оптических коэффи-
циентов и должны учитываться при сравнительном анализе оптических параметров,
полученных в различных экспериментах [40]:

— физиологическое состояние биоткани (степень гидратации биоткани, ее од-
нородность, вариабельность от образца к образцу, замороженная/оттаявшая или
фиксированная/нефиксированная биоткань, измерения in vitro/in vivo, гладкая/ше-
роховатая поверхность);

— геометрия облучения;
— согласованные/несогласованные показатели преломления на границах раздела;
— ориентация приемных оптических волоконных световодов внутри образца по

отношению к волоконным световодам-источникам света;
— числовая апертура приемных волоконных световодов;
— угловое разрешение фотоприемников;
— возможность отделения излучения, рассеянного вперед, от нерассеянного из-

лучения;
— теория, используемая для решения обратной задачи.

7.2. Метод интегрирующих сфер

Одним из непрямых методов определения оптических свойств биотканей, обычно
используемый в исследованиях in vitro, является метод интегрирующих сфер [6, 48,
49, 57, 345, 372, 1239, 1240, 1242, 1246, 1251–1258, 1262, 1264, 1265, 1267, 1268,
1281, 1308, 1309, 1311, 1312, 1316–1318]. Измеряются коэффициенты диффузного
отражения Rd, полного пропускания Tt и коллимированного пропускания Tc. В общем
случае из этих данных можно получить коэффициент поглощения μa, коэффициент
рассеяния μs и фактор анизотропии g с использованием одного из обратных методов,
основанных на теории переноса излучения. Когда из гониофотометрических изме-
рений известна фазовая функция рассеяния p(θ), величина g легко вычисляется.
В этом случае для определения μa и μs достаточно измерить только Rd и Tt. Иногда
в экспериментах с образцами биотканей и крови предпочтительна конфигурация
с двойной интегрирующей сферой, поскольку в этом случае как отражение, так
и пропускание могут быть измерены одновременно, и степень деградации образца за
время измерений уменьшается (см. рис. 7.2). Тем не менее, в эксперименте с двойной
интегрирующей сферой кроме поправок, вносимых в сигнал в случае одной интегри-
рующей сферы, требуется учитывать многократный обмен мигрирующими фотонами
между сферами [390, 1253, 1254]. Измерения коллимированного пропускания обычно
выполняются так, как показано на рис. 7.1 а.

Метод интегрирующей сферы использовался многими исследователями для опре-
деления коэффициента поглощения, коэффициента рассеяния, фактора анизотропии
и/или приведенного коэффициента рассеяния биотканей и крови [6, 48, 49, 57, 345,
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Рис. 7.2. Установка с двумя интегрирующими сферами [1311]

372, 1239–1241, 1246, 1251–1258, 1262, 1264, 1265, 1267, 1268, 1281, 1308, 1309,
1311, 1312, 1316–1318]. В экспериментах используются интегрирующие сферы из
сульфата бария или материала Spectralon�. В качестве источников монохроматиче-
ского света используются лазеры, ксеноновые и/или ртутные лампы в сочетании
с монохроматором, а в качестве детектора — фотоумножители или кремниевые
фотодиоды. Иногда освещение производится белым светом, а в качестве приемника
берется волоконно-оптический ПЗС-спектрометр (оптический многоканальный ана-
лизатор) [1308].

Некоторые биоткани (например, содержащие меланин) и кровь имеют значи-
тельный коэффициент полного ослабления в видимом и ближнем инфракрасном
диапазонах. Поэтому измерение коллимированного пропускания в таких образцах
(например, в слое неразбавленной крови умеренной толщины около 0,1 мм [48]) явля-
ется технически сложной задачей. Для решения этой проблемы нужно использовать
мощный источник света в сочетании с чувствительным приемником [49]. В качестве
альтернативы можно собрать коллимированный свет вместе с рассеянным вперед
с помощью третьей интегрирующей сферы [1262]. В этом случае коллимированное
пропускание отделяется от рассеянного потока на стадии обработки данных при
помощи метода Монте-Карло [1255] или приближения малых углов [1263].

7.3. Многопотоковые модели

В качестве простейшего подхода к решению задачи об определении вкладов
в ослабление светового пучка поглощения и рассеяния можно использовать одно-
мерную двухпотоковую модель Кубелки–Мунка (МКМ). Этот подход широко ис-
пользовался для определения коэффициентов поглощения и рассеяния биологических
тканей при условии, что рассеяние значительно превосходит поглощение [1, 2, 36, 37,
40, 305, 1239, 1251, 1264, 1281]. В МКМ предполагается, что свет, падающий на слой
биоткани и взаимодействующий с рассеивающей средой, можно моделировать двумя
противоположно направленными потоками. Оптический поток, распространяющийся
в том же направлении, что и падающий, ослабляется за счет поглощения и рассеяния
и усиливается за счет рассеяния назад из противоположного потока. Изменения
в противоположном потоке определяются аналогичным образом. Доля каждого по-
тока, теряемая на единице длины за счет поглощения, обозначается через K, а за
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счет рассеяния — через S. Основные предположения МКМ: параметры K и S
постоянны во всем слое биоткани; все световые потоки диффузные; количество света,
теряемого на границах образца при измерениях отражения, пренебрежимо мало.
Базовая модель МКМ не учитывает отражений на границах раздела, где существует
разница показателей преломления.

Следуя МКМ и диффузионному приближению теории переноса излучения, уда-
лось выразить параметры МКМ через параметры теории переноса излучения: коэф-
фициенты поглощения и рассеяния и фактор анизотропии рассеяния [37, 40]. Таким
образом, когда рассеяние существенно преобладает над поглощением, можно с успе-
хом использовать простой экспериментальный метод на основе модифицированных
формул МКМ:

S = 1
bd

= ln
[
1−Rd(a− b)

Td

]
,

K = S(a− 1), a = 1− T 2
d +R2

d

2Rd
, b =

√
a2 − 1 ,

K = 2μa, S = 3
4
μs(1− g ) − 1

4
μa,

μt = μa + μs, μ′
s = μs(1− g ) > μa,

(7.1)

где μt определяется на основе уравнения (1.1) из измеренных значений коллими-
рованного пропускания Tc. Таким образом, все три параметра (μa, μs, g ) можно
найти из экспериментальных данных для полного пропускания Tt, диффузного отра-
жения Rd и коллимированного пропускания Tc образца.

Дальнейшие модификации МКМ были предприняты с целью учета отражений
на границах образца [306, 321, 1264]. Использование одного из таких способов
измерения можно проиллюстрировать на примере определения оптических парамет-
ров эпидермиса кожи человека. Спектры пропускания и отражения тонких слоев
эпидермиса (образцы клеевых отрывов толщиной 20–50 мкм), измеренные в области
длин волн 240–400 нм на спектрофотометре с интегрирующей сферой, использова-
лись для вычисления коэффициентов поглощения μa(λ) и рассеяния μs(λ) на основе
четырехпотоковой модели, учитывающей коллимированное отражение на границах
образца [306, 321] (см. рис. 7.3). Различие в коэффициентах поглощения в рас-
сматриваемом диапазоне длин волн между нормальным эпидермисом человека и об-
разцами, содержащими псориатические бляшки, обусловлены изменениями кожного
метаболизма (см. спектры УФ-поглощения основных хромофоров эпидермиса кожи,
рис. 1.6). Эпидермис псориатической кожи характеризуется выраженной оптической
неоднородностью, обусловленной структурными изменениями биоткани в псориа-
тических бляшках и появлением заполненных воздухом микропромежутков между
паракератозными чешуйками, что дает рост коэффициента диффузного отражения на
10–15% (для образцов нормального эпидермиса этот коэффициент на длинах волн
240–400 нм растет самое большее на 6–10%).

Часто такие простые методы, как МКМ [48] или δ-приближение Эддингтона [345,
1255] применяются на первом шаге алгоритма обратной задачи для оценки оптиче-
ских свойств биотканей и крови. Найденные значения оптических параметров далее
используются для вычисления отраженной и прошедшей интенсивности с примене-
нием более сложных моделей распространения света в биоткани или крови. На сле-
дующем шаге рассчитанные величины интенсивности сравниваются с измеренными
значениями. Если требуемая точность не достигнута, текущие оптические свойства
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Рис. 7.3. Экспериментальные спектры полного пропускания (а) и диффузного отражения (б).
Спектры коэффициентов поглощения (μa) и рассеяния (μs), рассчитанные по эксперимен-
тальным спектрам пропускания и диффузного отражения отрыва эпидермиса человека с ис-
пользованием четырехпотоковой модели (в). Сплошные линии — здоровая кожа, пунктирные

линии — кожа при псориазе [306, 321]
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меняются при помощи одного из алгоритмов оптимизации. Процедура подгонки опти-
ческих свойств и вычисления отраженной и прошедшей интенсивности повторяется
до тех пор, пока вычисленные значения не совпадут с измеренными в пределах
заданной точности.

7.4. Обратный метод добавления–удвоения

Обратный метод добавления–удвоения (ОДУ) обеспечивает возможность быстро-
го и точного решения обратной задачи рассеяния [372, 392, 393, 1242, 1256, 1257,
1265–1267, 1281, 1311, 1316–1318]. Он основан на общем методе решения уравнения
переноса для плоскопараллельных слоев, предложенном ван де Хюльстом [274]
и введенном в оптику биотканей Пралом [1269, 1270]. Важное преимущество ОДУ
в применении к оптике биотканей — это возможность быстрого получения итера-
ционных решений с помощью современных компьютеров, более того, он достаточно
гибок для учета анизотропии рассеяния и внутреннего отражения от границ образца.
Метод включает следующие шаги:

1) выбор оптических параметров, подлежащих определению;
2) подсчет значений отражения и пропускания;
3) сравнение вычисленного и измеренного отражения и пропускания;
4) повторение процедуры до тех пор, пока рассчитанное и измеренное значения

не совпадут с заданной точностью.
В принципе, метод позволяет достичь любой желаемой точности для всех измеря-

емых параметров, при условии достаточного компьютерного времени. Ошибка в 3%
и менее рассматривается как приемлемая [1242]. Метод также можно использовать
для прямой коррекции экспериментальных результатов, полученных с помощью
интегрирующих сфер. Термин «удвоение» в названии метода означает, что оценки
отражения и пропускания слоя при некоторых углах входящего и выходящего света
можно использовать для вычисления отражения и пропускания вдвое более толстого
слоя путем наложения слоев один на другой и суммирования вкладов каждого слоя
в полное отражение и пропускание. Отражение и пропускание в слое произволь-
ной толщины вычисляются в последовательном порядке, сначала для тонкого слоя
с такими же оптическими характеристиками (однократное рассеяние), затем, посред-
ством последовательного удвоения толщины, для любого выбранного слоя. Термин
«добавление» отражает тот факт, что процедура удвоения может быть распростра-
нена на неоднородные слои для моделирования многослойных биотканей или учета
внутренних отражений из-за резких изменений показателя преломления [1242].

Метод добавления–удвоения является численным методом решения одномерного
уравнения переноса в плоско-параллельной геометрии [372, 1242, 1269, 1270, 1311,
1312, 1318]. Его можно применять для сред с произвольной фазовой функцией
и произвольным угловым распределением пространственно-однородного падающего
излучения. Таким образом, конечный размер пучка и боковые потери света не
могут быть учтены. Метод основан на факте, что для произвольного углового
распределения энергетической яркости падающего света Iin(ηc), где ηc — косинус
полярного угла, угловое распределение энергетической яркости отраженного света
(нормированное на падающий диффузионный поток) дается выражением [1242, 1269,
1270, 1311]

Iref(ηc) =
1∫

0

Iin(η′c)R(η′c, ηc)2η
′
c dη

′
c, (7.2)
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где R(η′c, ηc) — функция перераспределения при отражении, определяемая оптиче-
скими свойствами слоя.

Распределение энергетической яркости прошедшего света можно выразить анало-
гичным образом с очевидной подстановкой функции перераспределения при пропус-
кании T (η′c, ηc). Если выбрано M квадратурных точек, покрывающих интервал (0, 1),
функции перераспределения можно аппроксимировать матрицами:

R(η′ci, ηcj) → Rij ; T (η′ci, ηcj) → Tij . (7.3)

Эти матрицы называют операторами отражения и пропускания соответственно.
Если слой с номерами границ 0 и 2 состоит из двух слоев (01) и (12) с границей
раздела 1 между слоями, то операторы отражения и пропускания для всего слоя (02)
можно выразить как

T02 = T12(E−R10R12)−1T01,

R20 = T12(E−R10R12)−1R10T21 +R21,

T20 = T10(E−R12R10)−1T21,

R02 = T10(E−R12R10)−1R12T01 +R01,

(7.4)

где E — единичная матрица, которая в данном случае определяется как

Eij = 1
2ηciwi

δij , (7.5)

где wi — вес, приписанный i-й квадратурной точке, а δij — символ Кронекера, δij = 1
при i = j и δij = 0 при i = j. Определение матричного умножения здесь также слегка
отличается от стандартного, а именно

(AB)ik ≡
M∑

j=1

Aij2ηcjwjBjk. (7.6)

Уравнения (7.4) позволяют вычислить операторы отражения и пропускания для
слоя, если они известны для составляющих слоев. Идея метода состоит в том,
чтобы начать с тонкого слоя, для которого уравнение переноса излучения можно
упростить и решить относительно легко. Получив операторы отражения и пропус-
кания для тонкого слоя, начинают процедуру удвоения и продолжают ее до тех
пор, пока полная толщина слоя не будет достигнута. Для инициализации слоя
существует несколько методов. Уравнения однократного рассеяния для отражения
и пропускания с функцией Хеньи–Гринштейна даны в работах [274, 1269]. Скач-
ки показателя преломления можно учесть добавлением эффективных пограничных
слоев нулевой толщины с операторами отражения и пропускания, определяемыми
формулами Френеля. Полное пропускание и отражение слоя получаются прямым
интегрированием выражения (7.2). Различные методы выполнения интегрирования
обсуждаются в работе [1269]. Программа ОДУ, разработанная Пралом [1270], поз-
воляет получить коэффициенты поглощения и рассеяния по измеренным значени-
ям диффузного отражения Rd и диффузного пропускания Td слоя биоткани. Эта
программа осуществляет численное решение стационарного уравнения переноса из-
лучения (см. уравнение (1.9)) путем итерационного процесса, который оценивает
отражение и пропускание по набору оптических параметров до тех пор, пока их
вычисленные значения не совпадут с измеренными величинами. Значения фактора
анизотропии g и показателя преломления n вводятся в программу как входные
параметры.
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Было показано, что с использованием всего лишь четырех квадратурных точек
ОДУ обеспечивает упомянутую выше точность оптических параметров 2–3% [1242].
Более высокая точность может быть получена с большим числом квадратурных
точек, однако это требует и большего компьютерного времени. Другая ценная черта
ОДУ — его применимость к образцам со сравнимыми коэффициентами поглощения
и рассеяния [1242, 1265, 1266], поскольку другие методы, основанные только на
диффузионном приближении, в этом случае работают плохо. Более того, поскольку
обеспечивается хорошая аппроксимация как анизотропной фазовой функции, так
и френелевского отражения на границах, ОДУ хорошо приспособлен для оптических
измерений в образцах биоткани и крови, помещенных в кювету с параллельными
прозрачными стенками [49, 1242, 1265].

Метод добавления–удвоения успешно применялся для определения оптических
параметров крови, дермы человека и животных, тканей глаза, таких как сетчатка,
сосудистая оболочка, склера, конъюнктива и стекловидное тело, аорты и других
мягких биотканей в широком диапазоне длин волн [49, 372, 392, 393, 593, 1257,
1266–1268, 1318]. Метод обеспечивает хорошую точность в случае, когда боковые
потери незначительны, но он менее гибок, чем метод Монте-Карло (МК).

7.5. Обратный метод Монте-Карло

Как реальная геометрия эксперимента, так и структура биоткани могут быть
сложными. Поэтому для обеспечения надежных результатов часто используют метод
Монте-Карло (МК). Сегодня в литературе доступно много алгоритмов обратного
метода МК (ОМК) [2, 306, 311, 320, 322, 333–335, 339, 341, 344, 370, 372, 383,
389, 390, 581, 723, 1199, 1240, 1244–1246, 1252, 1268, 1271–1274, 1277, 1278, 1281,
1308, 1309, 1311, 1316–1318]. Многие исследователи используют программу модели-
рования методом МК, разработанную Жаком [1274]. Среди первых алгоритмов ОМК
можно отметить два похожих алгоритма, описанных в работах [306, 1240, 1246,
1252, 1281, 1308], для определения всех трех оптических параметров биоткани (μa,
μs и g) на основе полного пропускания, диффузного отражения и коллимированного
пропускания, полученных in vitro с применением спектрофотометра с интегриру-
ющими сферами. Начальное приближение (для ускорения процедуры) получалось
с помощью теории Кубелки–Мунка, точнее ее четырех-потокового варианта [306,
1246]. Оба алгоритма учитывают боковые потери фотонов, которые становятся суще-
ственными в достаточно толстых образцах. Аналогичные результаты были получены
с использованием метода сжатого (condensed) ОМК [320, 322].

Метод МК используется для решения прямой задачи в составе обратного алгорит-
ма для определения оптических параметров биотканей и крови. Метод МК основан
на формализме ТПИ (см. главы 1 и 2), где коэффициент поглощения (рассеяния)
определяется как вероятность того, что фотон будет поглощен (рассеян) на единице
длины. С этими вероятностями генерируется случайная выборка траекторий фотонов.

Основной алгоритм генерации фотонных траекторий можно кратко описать
так [1311]. Фотон, описываемый тремя пространственными координатами и двумя
угловыми (x, y, z, θ, φ), получает приписываемый ему вес W = W0 и помещается
в начальное положение, зависящее от характеристик источника света. Размер шага l
определяется с помощью формул (2.43)–(2.45). Направление следующего движения
фотона определяется фазовой функцией рассеяния, подставляемой в качестве рас-
пределения плотности вероятности.

В моделировании методом МК используется несколько приближений для фазо-
вой функции рассеяния. Сюда входят две эмпирические фазовые функции, широко
используемые для аппроксимации фазовой функции рассеяния биоткани и крови,
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а именно фазовая функция Хеньи–Гринштейна (ФФХГ) (см. соотношение (1.15))
и фазовая функция ядра Гегенбауэра (ФФЯГ) [1323], а также фазовая функция
теории Ми [214]. ФФХГ имеет один параметр g , который можно представить в виде
бесконечного разложения по полиномам Лежандра P 1

n(cos θ),

phg(θ) = 1
4π

∞∑
n=0

(2n+ 1)fnP
1
n(cos θ), (7.7)

где fn = gn — момент фазовой функции n-го порядка.
Функция ФФЯГ имеет два переменных параметра, α и g :

pgk(θ) = K[1 + g2 − 2g cos (θ)]−(α+1), (7.8)

где
K = αgπ−1(1− g2)2α[(1 + g )2α − (1− g )2α]−1, α > −1

2
, |g| � 1.

Функция ФФЯГ является обобщением ФФХГ и сводится к ней, если положить
α = 0,5. Функцию ФФЯГ можно представить в виде бесконечного разложения по
полиномам Гегенбауэра Cα

n [1323, 1324]:

pgk(θ) = 2K

(1− g2)

∞∑
n=0

(
1 + n

α

)
Cα

n [cos (θ)]gn. (7.9)

Функции ФФХГ и ФФЯГ широко используются в расчетах переноса излучения
для описания процессов однократного рассеяния в цельной крови по причине их
математической простоты [48, 346, 1325]. Ясно, однако, что ФФХГ и ФФЯГ нельзя
использовать для точных расчетов углового распределения света, рассеянного, на-
пример, отдельным эритроцитом. Для некоторых расчетов может оказаться полезной
фазовая функция, вытекающая из теории Ми [214]:

p(θ) = 1

k2r2
(|S1|2 + |S2|2), (7.10)

где S1 и S2 — функции полярного угла рассеяния, которые можно получить из теории
Ми в виде соотношений (3.62).

Как уже отмечалось в гл. 1, многие МК-алгоритмы [309–311, 318, 327, 348,
356–358] не позволяют описать взаимодействие фотонов с эритроцитами и надежно
определить фактор анизотропии рассеяния. Влияние фазовой функции рассеяния
на МК-моделирование исследуется в работах [360, 361]. МК-алгоритм (pciMC),
учитывающий миграцию фотона как вне клетки, так и внутри клетки без необхо-
димости использования макроскопической фазовой функции рассеяния и фактора
анизотропии рассеяния, представлен в работе [368].

Для ФФХГ случайный угол рассеяния θHGrnd задается выражением [311]

θHGrnd = arccos
{

1
2g

[
1 + g2 −

(
1− g2

1− g + 2gξ

)2]}
, (7.11)

где ξ — случайное число, равномерно распределенное на интервале (0, 1) (см. фор-
мулу (2.44)).

Для ФФЯГ случайный угол рассеяния θGKrnd определяется по формуле [230]

θGKrnd = arccos
[
1 + g2 − 1/ α

√
ζrnd

2g

]
, (7.12)

где ζrnd = 2αgξ/K + (1+ g )−2α, а α и K определяются соотношением (7.8).
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Если экспериментальная фазовая функция рассеяния известна на дискретном
множестве углов рассеяния θi, f(θ) = f(θi), ее можно определить во всем непре-
рывном диапазоне углов с помощью интерполяции сплайнами [1312]. Тогда значение

функции Fn =
θn∫

0

f(θ) dθ можно численно рассчитать для любого значения θn. Легко

видеть, что Fn — неубывающая функция, отображающая интервал (0,1). Следова-
тельно, при случайной выборке γ для определения θexprnd нужно положить Fn = ξ.

Фазовая функция Ми может быть затабулирована и использована таким же
образом, как и экспериментально найденная фазовая функция [230]. В большинстве
случаев подразумевается азимутальная симметрия. Это приводит к p(φ) = 1/2π и,
следовательно, φrnd = 2πξ. На каждом шаге фотон теряет часть своего веса из-за
поглощения Wn+1 = Wn(1− Λ), где Λ — альбедо среды.

Когда фотон достигает границы, часть его веса передается через нее согласно
формулам Френеля. Прошедшая через границу величина добавляется к величине
отражения или пропускания. Угловое распределение выходящего света может быть
рассчитано исходя из закона Снеллия, определяющего угол преломления. Фотон
с оставшейся частью веса зеркально отражается от границы и продолжает свое
случайное блуждание в среде.

Когда вес фотона становится меньше заранее определенного минимального значе-
ния, фотон уничтожается с использованием процедуры «русской рулетки» [311, 318].
Эта процедура экономит время, поскольку не имеет смысла продолжать случайные
блуждания фотона, не вносящего существенного вклада в измеряемый сигнал. С дру-
гой стороны, она гарантирует сохранение полной энергии в процессе моделирования.

Метод МК имеет несколько преимуществ перед другими методами, поскольку
в нем можно учесть влияние разделительных поверхностей среда–стекло и стекло–
воздух, на которых происходят скачки показателя преломления и потери света на
краях образца, использовать любую фазовую функцию рассеяния среды, а также
конечный размер пучка и произвольное угловое распределение падающего излучения.
При измерении коллимированного пропускания можно учесть вклад рассеянного све-
та в измеряемый сигнал [1255]. Единственным недостатком данного метода является
большое время, необходимое для достижения статистической сходимости, поскольку
это статистический метод. Стандартное отклонение величины (диффузного отраже-
ния, пропускания и т. п.), аппроксимируемой методом МК, убывает пропорционально
1/

√
N , где N — полное число запущенных фотонов.
Значения коэффициентов μa, μs и g для мозга человека, простаты собаки и печени

свиньи на длинах волн 800 и 1064 нм, а также спектральные зависимости величин μa
и μs в диапазоне 350–1050 нм для некоторых сильно рассеивающих тканей глаза
(склера, сетчатка), полученные ОМК-методом из измерений пропускания и отраже-
ния in vitro приведены в работах [1240, 1252] (некоторые из этих данных для тканей
человека представлены в табл. 7.1). Стоит отметить, что стабильная работа алгоритма
поддерживалась генерацией от 105 до 5 · 105 фотонов на итерацию. От двух до пяти
итераций обычно требовалось для вычисления оптических параметров с точностью
2%. Необходимое компьютерное время можно сократить, не только применяя метод
сжатого ОМК, но также с помощью графических решений обратной задачи, полу-
ченных предварительно с помощью моделирования по методу МК [581, 1271–1273].
В последние годы широко используются технологии параллельных вычислений на-
пример, MCML-алгоритм был адаптирован к GPU-вычислениям [364], разработан
также универсальный МК-алгоритм CUDA NVIDEA GPU [370].

Как правило, значения μa и μ′
s, измеренные in vivo для кожи человека, значитель-

но меньше, чем полученные in vitro [322, 333–335, 767]. При использовании метода
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двойной интегрирующей сферы расхождение в значениях коэффициента поглощения
может быть связано с низкой чувствительностью метода к определению μa. Различия
могут также быть обусловлены тем, что часто для измерений in vitro применяет-
ся гониофотометрический метод, который плохо работает при слабом поглощении
в сочетании с сильным рассеянием (μa � μs). Для μ′

s это расхождение может быть
также связано с сильной зависимостью от отношения показателей преломления
рассеивающих частиц и окружающей среды m, μ′

s ∼ (m− 1)2, которое может сильно
различаться для живой ткани и биопсии [271, 1271]. Тем не менее, измерения
ex vivo по методу «сравнения» с использованием одной интегрирующей сферы,
использование адекватной модели ОМК и тщательная подготовка образцов позво-
ляют с высокой точностью найти значения μa и μ′

s для кожи человека, достаточно
близкие к измеренным in vivo [333–335] (см. табл. 7.1). Преимущество этого метода
перед общепринятым методом двойной интегрирующей сферы заключается в том,
что не требуется вносить поправки на свойства сферы, именно поэтому могут быть
обеспечены достаточно точные измерения коэффициента поглощения.

7.6. Методы с пространственным разрешением

Для многих биотканей измерения in vivo возможны только в геометрии от-
ражения назад. Пространственно-разрешенная отражательная способность R(rsd)
определяется как отнесенная к единице поверхности мощность рассеянного назад
излучения, регистрируемого точечным приемником, расположенном на поверхности
биоткани на расстоянии rsd от точечного источника. Измеренная величина R(rsd)
зависит от оптических свойств образца, т. е. от коэффициента поглощения μa, коэф-
фициента рассеяния μ′

s и фазовой функции рассеяния p(θ), показателя преломления
и числовой апертуры (NA) приемной системы [1273, 1275]. Соотношение между
интенсивностью рассеяния назад как функции расстояния между источником и при-
емником rsd, с одной стороны, и оптическими параметрами, с другой стороны, можно
получить на основе диффузионного приближения. Для полубесконечной среды при
условии, что источник и приемник (например, выполненные в виде подводящего
и принимающего отраженный свет оптических волоконных световодов) разделены
расстоянием rsd и ориентированы нормально к поверхности образца, отражающая
способность дается выражением [1275]

R (rsd) = z0A

2π

[
μeff

r2sd + z20
+ 1(

r2sd + z20
)3/2
]

exp
[
−μeff

(
r2sd + z20

)1/2]
, (7.13)

где z0 = K/μ′
s — длина экстраполяции, K — безразмерная постоянная, величина

которой зависит от параметра анизотропии рассеивающих частиц и коэффициента от-
ражения поверхности, A — площадь приемника, μeff определяется равенством (1.18).

Измерение интенсивности отраженного назад света от биоткани для заданного
расстояния rsd между источником и приемником является основой техники с про-
странственным разрешением, которая позволяет рассчитать коэффициенты рассеяния
и поглощения с использованием, например, аналитического выражения (7.13), спра-
ведливого для сильно рассеивающих сред сравнительно большой толщины.

Когда объектом исследования является кожа или слизистая оболочка, следует
использовать малые расстояния между источником и приемником, для которых диф-
фузионное приближение не применимо ввиду близости траекторий фотонов к границе
биоткани [46, 47, 93, 94, 236, 272, 322, 372, 495, 767, 1163, 1244, 1271–1273,
1276, 1284, 1318, 1320, 1321, 1326–1330]. В этом случае нужно использовать более
сложные приближения теории переноса излучения или использовать численное ре-
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шение обратной задачи методом МК. Например, авторы работы [1245] исследовали
параметры пространственного распределения излучения, прошедшего через биоткань
(полуширину и др.), а в работе [322] был использован конденсированный метод ОМК
для обработки данных об отраженном излучении, полученных in vivo с помощью
специального датчика, состоящего из двух светодиодов (660 нм и 940 нм) и трех
пространственно разнесенных фотодетекторов. Такая методика может быть также
реализована с использованием многоволоконных зондов с большим числом фиксиро-
ванных расстояний между источником и приемниками [767] или ПЗС со специальной
оптической системой [46, 93], позволяющей получать профилирование оптических
свойств биоткани по глубине при условии достаточного числа волоконных световодов
или используемых пикселей. Например, в работе [767] волоконно-оптический зонд
с одним сигнальным и девятью приемными волокнами с диаметром сердцевины
600 мкм и средним расстоянием между центрами волокон, равным 1,7 мм, исполь-
зовался для исследования оптических свойств кожи человека in vivo в широком
спектральном диапазоне 400–1050 нм. ПЗС-система, описанная в работах [46] и [93],
обеспечивает возможность абсолютных измерений коэффициента диффузного отра-
жения. В этих измерениях с помощью зеркала изображения, полученные в отра-
женном свете, сравниваются с изображениями падающего пучка. Такая внутренняя
калибровка снижает примерно в три раза неопределенность в измеряемых величинах
коэффициента поглощения и приведенного коэффициента рассеяния по сравнению
с обычно используемыми относительными измерениями. Эта система также обес-
печивает измерения коэффициента диффузного отражения с учетом поляризации
отраженного света, параллельной и перпендикулярной по отношению к линейной
поляризации падающего света. В частности, на основе поляризационных измерений
был обнаружен волноводный эффект в мышечной ткани.

Эффективная эндоскопическая волоконно-оптическая система и оптимизирован-
ный алгоритм были разработаны для автоматического спектрального определения
локальных оптических свойств биоткани вблизи ее поверхности [1273]. Оптический
зонд системы представлял собой одиннадцать оптических волоконных световодов,
один для освещения и десять для приема излучения (см. рис. 7.4 д). Волоконные
световоды имели числовую апертуру 0,22 и диаметр сердцевины 0,2 мм. Десять
приемных волоконных световодов были расположены на разных расстояниях (обозна-
ченных как ρi, i = 1–10, ρ ≡ rsd) от осветительного волоконного световода, а именно
от 0,3 до 1,25 мм с шагом примерно 0,1 мм.

Для записи спектра абсолютного коэффициента отражения выполнялась двух-
шаговая процедура калибровки. Во-первых, корректировалось влияние зависимости
интенсивности источника света, а также параметров волоконных световодов, ди-
фракционной решетки и приемника, от длины волны путем проведения измерений
на стандарте с равномерным спектром отражения с применением интегрирующей
сферы с покрытием из спектралона (Spectralon�). Во-вторых, получали эффективную
интенсивность источника, производя серию измерений на твердом рассеивающем
силоксановом (siloxane) фантоме с известными рассеивающими и поглощающими
свойствами.

Модель, разработанная в работах [1273, 1277] для нахождения оптических па-
раметров биоткани из результатов измерений с пространственным разрешением,
учитывает специфическое влияние фазовой функции рассеяния и не требует каких-
либо допущений об оптических свойствах биоткани, а также может описывать более
сложные случаи, например многослойную биоткань. Когда измерения коэффициента
отражения проводятся вблизи источника света, точность вычисленных оптических
свойств существенно зависит от используемой фазовой функции рассеяния [1273,
1276]. Фазовую функцию p(θ) можно разложить в ряд по полиномам Лежандра
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Рис. 7.4. Схема алгоритма для автоматического спектрального определения оптических свойств
биоткани: а — сначала с помощью метода Монте-Карло строится набор кривых отражательной
способности для широкого диапазона дискретных значений каждого оптического коэффици-
ента (т. е. μa, μ′

s и γ = (1− g2)/(1− g1)); б — затем по результатам моделирования произво-
дится интерполяция кубическими B-сплайнами, что дает кривую отражения (в) для любого
значения μa, μ′

s и γ. Наконец, для каждой длины волны спектра производится подгонка (г)
измеренной кривой отражения (д) и результатов интерполяции, что позволяет определить μa,

μ′
s и γ. Для подгонки используется алгоритм Левенберга–Маркардта [1273]

P 1
n(cos θ) (см. соотношение (7.7)). Полученное выражение содержит в качестве коэф-

фициентов моменты фазовой функции различного порядка от единицы до бесконеч-
ности, gn, где g1 — фактор анизотропии, обозначаемый обычно как g .
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Диффузионное приближение обычно выполняется для μ′
sρ > 5 и μ′

s > 100μa.
Для меньших расстояний между источником и приемником, в типичном случае при
0,5 < μ′

sρ < 5, необходимо учитывать также второй момент фазовой функции g2
[1278]. Можно показать, что кроме показателя преломления всего три параметра
необходимы для точного описания распространения света на таких малых расстоя-
ниях: μa, μ′

s и γ, где
γ = 1− g2

1− g1
. (7.14)

Причем γ зависит от относительного показателя преломления рассеивающей
частицы и от отношения размера рассеивающих частиц к длине волны света; γ ме-
няется между 0,9 (рассеяние рэлеевского типа) и значениями больше 2 (крупные по
сравнению с длиной волны рассеивающие частицы). Для фазовой функции Хеньи–
Гринштейна g2 = (g1)2 и, следовательно, g = g1 = γ − 1 [1273].

Авторами работы [1273] было показано, что для фрактального распределения
ансамбля рассеивающих частиц параметр γ связан с фрактальной размерностью рас-
пределения частиц по размерам. Приблизительно сорок дискретных значений были
выбраны авторами работы [1273] для μa и μ′

s в пределах, соответственно, от 0,003 до
10 мм−1 и от 0,5 до 10 мм−1; 20 значений было выбрано для γ, в пределах от 1,0 до
2,9. Результатом этого стала четырехмерная матрица смоделированных кривых для
коэффициента отражения, обозначенная как Rsim(ρi, μa, μ′

s, γ), где каждый коэффи-
циент принимает только дискретные значения (см. рис. 7.4 а). С использованием этих
параметров было рассчитано 32000 кривых отражения, каждая для специфического
набора трех оптических коэффициентов (μa, μ′

s, γ). Поскольку длина пути и место
выхода каждого фотона сохранялись, полное моделирование методом МК требова-
лось только для каждого из различных значений γ (таким образом, лишь 20 вариан-
тов были необходимы при моделировании). В предположении однородной среды со-
отношения подобия позволяют получить любую кривую отражения Rsim(ρi,μa,μ′

s, γ)
из результатов единственного моделирования Rsim(ρi,μa = 0,μ′

s = 1, γ), для которого
величина γ постоянна [1273].

С использованием описанной методики и алгоритма были выполнены эндоско-
пические клинические исследования на желудке человека in vivo [1273]. Было
обнаружено, что поглощающие и рассеивающие свойства существенно различны для
полости и дна желудка (см. табл. 7.1) и хорошо соответствуют гистопатологическим
наблюдениям.

В описанной в работе [1271] системе с шестью приемными волокнами с диа-
метром сердцевины 0,4 мм типичные расстояния между источником и приемником
были rsd = 0,44; 0,78; 0,92; 1,22; 1,40 и 1,84 мм. Авторы провели моделирование
методом МК с использованием программы, предоставленной Жаком [1274]. В ходе
их исследований in vivo были определены температурные зависимости коэффициента
поглощения и приведенного коэффициента рассеяния кожи предплечья человека
(см. табл. 7.1).

Для определения оптических свойств относительно сильно поглощающей биотка-
ни была использована другая система с шестью приемными волокнами с диаметром
сердцевины 0,2 мм, расстояниями между источником и приемниками, равными 0,23;
0,67; 1,12; 1,57; 2,01 и 2,46 мм [1272]. Соответствующий алгоритм для нахождения
оптических параметров был построен на основе моделирования распространения све-
та методом МК и многопараметрических калибровочных моделей с использованием
искусственных нейросетей с положительной обратной связью или метода наимень-
ших квадратов. Абсолютная точность определения коэффициентов рассеяния и по-
глощения была достигнута на уровне среднеквадратичных отклонений ±2 и ±3 см−1
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соответственно. Метод был использован для определения оптических свойств образ-
цов говяжьей печени ex vivo. Коэффициенты поглощения и рассеяния, измеренные на
длинах волн 543 и 633 нм, оказались соответственно равными μa = 14,5± 3,5 см−1

и μ′
s = 7,2± 3,7 см−1 (543 нм) и μa = 4,7± 1,7 см−1 и μ′

s = 6,7± 3,4 см−1 (633 нм),
что в целом согласуется с литературными данными.

Еще один пример метода отражения — зондирование биоткани наклонным лазер-
ным пучком. Для описания линейного сдвига Δx центра максимального диффузного
отражения по сравнению с точкой падения пучка была предложена простая анали-
тическая формула, облегчающая оценку оптических параметров [808, 1260, 1261]:

Δx = sinαi

n(μ′
s + 0,35μa)

, (7.15)

где αi — угол падения пучка, n — относительный средний показатель преломления
рассеивающей среды, μ′

s � μa. Относительный показатель преломления равен едини-
це для согласованной границы раздела. Точность определения коэффициента погло-
щения и приведенного коэффициента рассеяния данным методом равна соответствен-
но 10–17% и 5–6%, вариации точности обусловлены выбором длины волны [1260].
Рефлектометрия наклонного падения осуществлялась также с помощью волоконно-
оптического зонда, подобного описанному для рефлектометрии при нормальном па-
дении [1261]. Освещение производилось белым светом, а диффузно отраженный
свет собирался волоконно-оптическим зондом, изготовленным из черного дерлина
(black derlin) и оптического волоконного световода с низкими потерями и диаметром
сердцевины 600 мкм. Облучающий волоконный световод (ВС) был ориентирован
под углом падения 45 град к плоскости поверхности биоткани, а девять приемных
волокон, расположенных вдоль одной прямой, собирали свет, диффузно рассеянный
назад от биоткани. Такой зонд также чувствителен к структурной анизотропии
биоткани, обусловленной, например, ориентацией мышечных волокон. Более низкий
коэффициент поглощения биоткани при ориентации измерительной оси зонда вдоль
мышечных волокон, лежащих вдоль поверхности биоткани, по сравнению с ори-
ентацией под углом 90 град к направлению этих волокон, может быть объяснен
их волноводным действием. Мышечные волокна имеют более высокий показатель
преломления по сравнению с окружением, тем самым обеспечивают волноводный
эффект и в то же время поглощают меньше, чем пространство между ними, занятое
межтканевой жидкостью со сравнительно малым показателем преломления и крове-
носными капиллярами с высоким поглощением [808].

Измерения in vivo анизотропии коэффициентов рассеяния и поглощения кожи
человека в различных точках тела были проведены с использованием прецизион-
ных оптических систем — волоконно-оптического спектрометра, дающего простран-
ственно-разрешенные спектры отражения, и одноволнового волоконно-оптического
ПЗС-визуализатора биотканей [495]. Волоконно-оптический спектрометр имел 18
приемных ВС с диаметром сердцевины 200 мкм, расположенных в одну линию
с облучающим ВС в центре, так что расстояния между источником и приемником
составляли от 0,33 до 10,0 мм, и обеспечивал двумерные измерения отраженной
интенсивности путем вращения ВС-системы вокруг освещающего волокна. Система
видео-рефлектометрии состояла из фотометрической ПЗС-системы, имеющей прямую
волоконно-оптическую связь с поверхностью кожи, и центрального освещающего
оптического ВС, подающего свет от диодного лазера с длиной волны 810 нм на
поверхность кожи. Получаемые изображения состояли из 10242 пикселей общим
размером, равным 24 мкм2. Для обеспечения широкого динамического диапазона
совместно с ПЗС-чипом использовался 16-битный аналого-цифровой преобразова-
тель. Для определения пространственного распределения коэффициентов рассеяния
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и поглощения была разработана программа МК для двухслойной модели биоткани:
сама кожа с двумя группами рассеивающих частиц — случайно распределенные
частицы и бесконечные диэлектрические цилиндры (коллагеновые/эластиновые во-
локна дермы), выстроенные вдоль одной из главных декартовых осей параллельно
поверхности кожи, и полубесконечная среда, моделирующая подкожный жировой
слой и мышечную ткань. В слое кожи коэффициент рассеяния пересчитывался перед
каждым актом взаимодействия в соответствии с текущим направлением распростра-
нения фотона как [495]

μs = μs0[1 + f(0,5− |cosψ|], (7.16)

где μs0 — средний коэффициент рассеяния для изотропной среды, f — доля рассе-
ивателей, ориентированных в преимущественном направлении, а ψ — угол между
текущим направлением фотона и осью цилиндра.

7.7. Оптическая когерентная томография

Оптическая когерентная томография (ОКТ) [1, 3, 8, 13, 17, 18, 76, 77, 84, 102,
108–111, 116, 127, 129, 135, 139, 142] — новый метод, позволяющий определять
рассеивающие и поглощающие свойства биоткани in vivo в пределах глубины зон-
дирования 1–3 мм [13, 1300–1302, 1305–1307, 1309, 1310, 1331–1335]. Принципы
работы и приложения ОКТ подробно изложены в главах 8 и 14. Использование
ОКТ для измерения коэффициента рассеяния биотканей μs было описано Шмиттом
и др. в 1993 году [13]. Более совершенные алгоритмы, учитывающие эффекты
многократного рассеяния и свойства фазовой функции рассеяния в малых углах,
можно найти в литературе [1300–1302, 1305–1307, 1332–1335].

В общем случае среднеквадратичное значение тока гетеродинного сигнала фото-
детектора 〈i2(z)〉, полученного ОКТ-системой с глубины зондирования z, является
произведением двух факторов: среднеквадратичного значения гетеродинного сигнала
в отсутствии рассеяния 〈i2〉0 и фактора эффективности гетеродинирования Ψ(z),
описывающего деградацию сигнала из-за рассеяния [1300, 1332–1335], т. е.

〈i2(z)〉 = 〈i2〉0Ψ(z), (7.17)

где множитель 〈i2〉0 определяется как

〈i2〉0 = β2PRPSσb

π(wH)2
(7.18)

с коэффициентом, учитывающим конверсию оптической мощности в ток фотоде-
тектора, β; мощностями опорного и предметного пучков интерферометра, PR и PS;
эффективным сечением обратного рассеяния, σb; и радиусом пучка на уровне 1/e
на глубине зондирования в отсутствии рассеяния, wH. Более точно, параметр wH
определен в работах [1300, 1333].

Эффективность оптического гетеродинирования Ψ(z) существенно зависит от
характера рассеяния. Было показано, что в случае вклада только однократного
рассеяния [1300, 1333]

Ψ(z) ≈ exp (−2μsz). (7.19)

Здесь множитель 2 под экспонентой учитывает ослабление пучка света в предметном
плече интерферометра на двойном проходе к локальной области, находящейся на
глубине z, и обратно. При отсутствии поглощения коэффициент рассеяния μs мо-
жет быть определен из измеренного наклона зависимости ОКТ-сигнала от глубины
зондирования z. Для сред с поглощением, но в условиях однократного рассеяния,
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свет распространяется по баллистическим траекториям и закон Бера может быть
применен для описания затухания ОКТ-сигнала: μt = μs + μa. Соответственно, μs
можно получить вычитанием величины коэффициента поглощения из коэффициента
полного затухания, измеренного по наклону характеристики.

Итак, измеряемый ОКТ-сигнал определяется как [1300, 1332–1335](〈
i2(z)

〉)1/2 ≈ (〈i2〉
0

)1/2 {exp (−2μtz)}1/2 . (7.20)

ОКТ-исследование состоит в измерении сигнала обратного рассеяния или отраже-
ния, R(z) ∝ (〈i2(z)〉)1/2 , от неоднородностей биоткани в зависимости от продольной
координаты, или глубины, z:

R(z) ∝ exp (−μtz). (7.21)

Отражательная способность зависит от оптических свойств биоткани, а имен-
но, от полного коэффициента затухания μt. Приближение однократного рассеяния
реализуется до оптических толщин, меньших чем четырех [1331, 1336], поэтому
отраженную оптическую мощность можно записать в виде

R(z) = I0α(z) exp (−μtz). (7.22)

Здесь I0 — оптическая мощность, вводимая в биоткань, а α(z) — локальная отража-
тельная способность биоткани по глубине z.

В простейшем случае измерение сигнала ОКТ для двух глубин z1 и z2 позволяет
оценить коэффициент затухания μt при условии, что локальная отражательная спо-
собность α(z) не зависит от глубины для однородного слоя биоткани

R(z1)

R(z2)
≈ exp [−μt (z1 − z2)] (7.23)

или
μt = 1

Δz
ln R(z1)

R(z2)
, (7.24)

где Δz = |z1 − z2|.
Для описания связи между ослаблением сигнала ОКТ и глубиной зондиро-

вания используют такой параметр как наклон (или крутизна) ОКТ-характеристи-
ки (OCTSS), такой метод называют еще ОКТ амплитудным анализом (OCTA)
[1337–1341]. В приближении однократного рассеяния и слабой зависимости локаль-
ного отражения по глубине

OCTSS ≡ ln R(z)

I0
= −μtz. (7.25)

С помощью ОКТ можно изучать анизотропные свойства рассеяния биоткани.
Так, исследуя с помощью системы ОКТ, работающей на длине волны 1300 нм,
кортикальный слой кости, авторы работы [1309] обнаружили различия коэффициента
рассеяния примерно на 40% для светового пучка, перпендикулярного (μs = 28 см−1)
и параллельного (μs = 20 см−1) главному направлению естественных борозд в био-
ткани. Этот результат качественно описывается уравнением (7.16).

Значения коэффициентов поглощения и рассеяния, а также фактора анизотро-
пии рассеяния ряда биотканей человека, определенные с помощью обсуждаемых
и некоторых других ОКТ-методов на основе измерений in vitro, ex vivo или in vivo,
представлены в табл. 7.1.
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7.8. Прямые измерения фазовой функции рассеяния

Прямые измерения фазовой функции рассеяния p(θ) важны для выбора адекват-
ной модели исследуемой биоткани [1, 58, 230, 345, 1191, 1311]. Фазовая функция
рассеяния обычно определяется из гониофотометрических измерений в сравнительно
тонких образцах биоткани [1, 37, 56, 58, 87, 96, 315, 316, 321, 322, 329, 345, 383,
1191, 1247, 1248, 1255, 1256, 1259, 1308, 1311]. Типичная гониофотометрическая
установка изображена на рис. 7.5. Индикатриса рассеяния, измеренная с учетом
геометрии образца и экспериментально определенной точки отсчета, аппроксимиру-
ется либо фазовой функцией Хеньи–Гринштейна (ФФХГ) [1, 31, 383, 345, 1311]
(см. соотношение (1.15)), либо набором таких функций, каждая из которых харак-
теризует свой тип рассеивающих частиц и их специфический вклад в индикатрису
(см. выражение (7.7)) [1247]. В случае двухкомпонентной модели среды, содержа-
щей мелкие и крупные (по сравнению с длиной волны) рассеивающие частицы,
индикатриса представляется в виде анизотропной и изотропной компонент [56, 322,
1248]. Полезны также другие аппроксимирующие функции, например полученные из
приближения Рэлея–Ганса [322], следующего из теории Ми [96, 1244, 1245], или
двухпараметрическая фазовая функция ядра Гегенбауэра (ФФЯГ) (ФФХГ является
ее частным случаем, см. выражение (7.8)) [1311]. Некоторые из этих типов прибли-
жений использовались для нахождения зависимости фактора анизотропии рассеяния
g для эпидермиса и дермы от длины волны в диапазоне от 300 до 1300 нм, которая,
как оказалось, очень хорошо совпадает с эмпирической формулой [37]

ge ≈ gd ≈ 0,62 + λ · 0,29 · 10−3, (7.26)

в предположении 10% вклада изотропного рассеяния (по крайней мере, в области
спектра 300–630 нм). Длина волны λ выражена в нанометрах.

Рис. 7.5. Схема гониометра для измерения интенсивности рассеяния света как функции угла
(измерения индикатрисы рассеяния) [383]

Анализ индикатрис рассеяния для последовательно отрываемых эпидермальных
слоев кожи человека показал, что значение g , усредненное по пяти отрывам, состав-
ляет g = 0,89± 0,02 для λ = 633 нм [383]. Измерения были выполнены с использова-
нием установки, представленной на рис. 7.5. В качестве источника света использовал-
ся одномодовый He:Ne-лазер. Приемником служила система счета фотонов на основе
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фотоумножителя. Вся система управлялась компьютером. Образцы эпидермиса по-
мещались между кварцевой пластинкой и полусферой, чтобы избежать рефракции
как падающего, так и рассеянного света. Измерения проводились в интервале углов
рассеяния 0–60 град с шагом в один градус. Экспериментальные значения фактора
анизотропии g , полученные прямыми измерениями фазовой функции рассеяния для
многих типов биотканей человека, представлены в табл. 7.1.

Следует отметить, что правильное описание характеристик распространяющегося
в биотканях света существенно зависит от точности формы использованной в расче-
тах фазовой функции рассеяния [49, 1311]. Численное моделирование, выполненное
при одинаковом значении среднего косинуса угла рассеяния 〈cos (θ)〉 ≡ g для трех ви-
дов фазовой функции рассеяния p(θ) (ФФХГ, Ми и ФФЯГ), показало существенное
различие в числе детектируемых фотонов от числа падающих во всех трех случаях
описания, особенно при освещении и сборе излучения оптическими ВС с малой
числовой апертурой и малым расстоянием между ними [49, 1311]. Больше фотонов
детектируется для распределения, имеющего более высокую вероятность актов рассе-
яния с θ > 125◦. Для клинически реальных оптических параметров, использованных
в работе [49], различия в числе детектируемых фотонов превышали 60%.

Более того, для сред с высокими факторами анизотропии рассеяния, обеспечение
точных измерений фазовой функции рассеяния в полном диапазоне углов от 0 до
180 град является сложной технической задачей, требующей предельно широкого
динамического диапазона измерительной аппаратуры. Большая часть рассеянного
излучения попадает в область углов от 0 до 30 град, отсчитываемых от направления
падающего пучка. Вдобавок к этому, на измерения под углами, близкими к 90◦,
сильно влияет рассеяние высших порядков, даже если образец имеет умеренную
оптическую толщину [654].

7.9. Определение оптических параметров биотканей

Рассмотренные выше методы и подходы успешно использовались для определения
оптических свойств большого числа биотканей. Результаты измерений, выполненных
in vitro, ex vivo и in vivo различными группами исследователей, собраны в табл. 7.1.
Очевидно, многие типы биотканей человека и животных могут иметь очень близкие
оптические свойства, но можно ожидать и некоторой специфичности. Например,
нормальная склера быка более пигментирована, толще, а структура коллагена склеры
делает ее более чувствительной к набуханию, чем склеру человека. Другим примером
является кожа свиньи, которая в принципе является довольно хорошей моделью кожи
человека, однако структура эпидермиса у кожи свиньи может существенно отли-
чаться от кожи человека, особенно в случае возрастных изменений кожи человека.
С другой стороны, по своим оптическим свойствам такие биоткани, как мышечная
ткань, стенка кровеносных сосудов и печень, могут быть очень близки друг другу
у животных и человека. По этим причинам и чтобы не загромождать таблицу,
в табл. 7.1 представлены оптические параметры только для биотканей человека.
Ранее опубликованные данные об оптических свойствах биотканей как человека,
так и животных, собраны в работах [40, 87, 1281, 1285]. Более новые данные
можно найти в работах [98, 129, 130, 230, 333–335, 372, 389, 495, 767, 1245, 1246,
1262–1279, 1281–1286, 1288–1297, 1318, 1320, 1321].

Данные, представленные в табл. 7.1, хорошо отражают ситуацию в области из-
мерений оптических параметров биотканей. Легко видеть, что основное внимание
было уделено исследованиям оптических свойств молочной железы и головы/мозга
человека в силу большой важности и перспективности оптической маммографии,
а также оптического мониторинга и лечения заболеваний головного мозга, включая
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психические заболевания. Кожа и лежащие под ней ткани также хорошо изучены.
Тем не менее, в литературе представлено не так уж много надежных данных по
оптическим параметрам этих и других биотканей. Следует также отметить, что
полученные данные зависят от методики приготовления и хранения образцов био-
тканей, использованного метода измерений и алгоритма решения обратной задачи,
инструментальных шумов и систематических ошибок.

Наиболее детальные исследования in vitro нормальных и коагулированных тканей
мозга (серое вещество, белое вещество, мозжечок, варолиев мост, таламус), а также
нативных опухолевых тканей (астроцинома II степени по ВОЗ и менингиома), с ис-
пользованием спектральных измерений с одной интегрирующей сферой в диапазоне
от 360 до 1100 нм описаны в работе [390] (см. табл. 7.1). Как следует из табл. 7.1, все
исследованные ткани мозга имеют качественно одинаковые зависимости оптических
свойств от длины волны. Коэффициент рассеяния падает, а фактор анизотропии
растет с увеличением длины волны, что можно объяснить снижением вклада рэ-
леевского рассеяния и увеличением вклада рассеяния Ми с ростом длины волны.
Поведение коэффициента поглощения в зависимости от длины волны напоминает
смесь спектров поглощения окси- и деоксигемоглобина. Это означает, что, несмотря
на тщательность приготовления образцов, из них не удалось полностью удалить
остатки крови.

В то же время, имеют место различия в спектральных характеристиках биотканей
мозга. Например, коэффициент (μt = μa + μs) белого вещества существенно выше,
чем серого вещества. Обе стволовые ткани мозга (варолиев мост, таламус) также
имеют разные оптические свойства. Опухоли в общем случае макроскопически менее
однородны, чем любые нормальные биоткани, поэтому коэффициенты рассеяния и
факторы анизотропии у них слегка выше, чем у нормального серого вещества. Та
же тенденция к росту коэффициентов рассеяния типична и для опухолей молочной
железы (например, для карциномы, см. табл. 7.1 и работы [1250] и [1288]).

После коагуляции значения коэффициентов поглощения и рассеяния возрастают
у всех биотканей. Величина этого роста, однако, различна для каждого типа био-
ткани и характеризуется фактором от 2 до 5. Было показано [390], что суще-
ственный рост обоих коэффициентов взаимодействия есть результат существенных
структурных изменений, вызванных главным образом усадкой (уплотнением) ткани,
а также набуханием коллагена и гомогенизацией сосудистых стенок. Сжатие (усадка)
ткани, вызванное потерей воды при коагуляции, делает ткань более плотной, что
приводит к возрастанию коэффициентов как рассеяния, так и поглощения в спек-
тральном диапазоне, где поглощение воды не так сильно (видимая и ИК-области до
1100–1300 нм). Микроскопическое перераспределение под действием тепла показа-
теля преломления биоткани из-за денатурации и гомогенизации белков в клетках
и волокнах ткани также может вносить значительный вклад в изменение поглоща-
ющих и рассеивающих свойств. Аналогичный рост коэффициентов как поглощения
(в 2–10 раз), так и рассеяния (в 2–4 раза) в области длин волн от 500 до 1100 нм
был обнаружен для коагулированной крови человека.

Приведенный коэффициент рассеяния костной ткани черепа значительно меньше,
чем белого вещества мозга, и сравним с коэффициентом рассеяния серого вещества,
мозжечка и стволовых тканей мозга (варолиев мост и таламус). Он также сравним
со значением для тканей кожи головы. Для всех коагулированных мягких тканей
мозга, представленных в табл. 7.1, приведенный коэффициент рассеяния может быть
значительно больше, чем у костной ткани черепа. Таким образом, при спектральных
исследованиях головы взрослого человека в ближнем ИК-диапазоне рассеяние света
костной тканью черепа имеет тот же порядок величины, что и окружающих тканей —
кожи головы и мозга [1308]. Возможной причиной этого является высокая анизотро-
пия рассеяния g из-за специфической структуры костной ткани. Например, корти-
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кальный слой кости состоит из лежащей в его основе матрицы коллагеновых волокон,
вокруг которой расположены содержащие кальций кристаллы гидроксиапатита. Эти
кристаллы — главные рассеиватели в кости [1309]; они имеют сравнительно большой
размер и обладают большой преломляющей способностью и поэтому могут отвечать
за высокие значения g . Действительно, гониометрические измерения в области длин
волн 650–950 нм оптических свойств тонких срезов костной ткани черепа свиньи
с усреднением по шести образцам дали значения фактора анизотропии в диапазоне
от g = 0,925 ± 0,014 на длине волны 650 нм до g = 0,945 ± 0,013 на длине волны
950 нм [1308]. Соответствующие значения коэффициентов поглощения и рассеяния,
измеренные для 18 образцов с применением метода интегрирующей сферы и ОМК
(IMK), составили от μa = 0,40± 0,02 см−1 и μs = 350±7 см−1 на длине волны 650 нм
до μa = 0,50± 0,02 см−1 и μs = 240±6 см−1 на длине волны 950 нм.

Анализируя данные, полученные различными группами для одной и той же
ткани мозга, можно продемонстрировать влияние использованного теоретического
подхода или методики приготовления образцов на результат. В настоящее время
из-за нехватки экспериментальных данных для различных биотканей мозга такой
анализ можно провести только для серого и белого вещества мозга (см. табл. 7.1).
Авторы работы [390] с использованием метода ОМК (IMK) для обработки данных
эксперимента с одной интегрирующей сферой получили более низкие значения ко-
эффициентов поглощения и рассеяния, чем авторы работы [1287], которые исполь-
зовали инверсный метод, основанный на δ-приближении Эддингтона. Это расхожде-
ние можно объяснить ограничениями δ-приближения Эддингтона, которое является
принципиально одномерным и не может учитывать потери света на боковых сторонах
образца. Это могло приводить к переоценке коэффициентов экстинкции. С другой
стороны, в рамках идентичных теоретических подходов (ОМК) использование метода
быстрого замораживания и гомогенизации при приготовлении образцов [1287] по
сравнению с применением метода криосрезов биотканей [390] дает более низкие
значения коэффициентов рассеяния, по крайней мере, для белого вещества мозга.
Такая же тенденция была продемонстрирована для образцов печени [1286] и ткани
молочной железы (сравните данные работ [1250] и [1288] в табл. 7.1).

Дискретная модель мягкой биоткани, составленная из сфер десяти разных раз-
меров, показывает, что коэффициент рассеяния убывает с длиной волны примерно
как μs ∼ λ2−Df для 600 � λ � 1400 нм, где Df — ограничивающая фрактальная
размерность; 3 < Df < 4 для типичных мягких биотканей [222]. В более детальной
модели биоткани из сфер, размеры которых находятся в интервале от 5 нм до
30000 нм с шагом 5 нм, μs ∼ λ3−Df для 600 � λ � 1500 нм, а диапазон фрактальной
размерности составляет 4 < Df < 5 [107]. Обе модели дают один и тот же степен-
ной закон зависимости коэффициента рассеяния (или приведенного коэффициента
рассеяния) от длины волны μs(μ′

s) = qλ−h с параметром h, лежащим в интервале
от 1 до 2 (см. формулы (3.29)–(3.32)). Как следует из данных табл. 3.2 и 7.1,
большинство таких биотканей, как аорта, кожа, dura mater, склера и слизистая
оболочка имеют параметр h = 1,16–1,62 [764, 765, 1292, 1293, 1295], что соответ-
ствует предсказаниям модели. Соответствующие значения подгоночного параметра q
находятся в интервале от 8,9 · 104 см−1 до 4,7 · 105 см−1. Исследование кожи крысы
in vitro в диапазоне от 500 нм до 1200 нм дало h = 1,12 [766]. Для мягких биотканей
Жак моделировал приведенный коэффициент рассеяния тем же степенным законом
с параметром q в интервале от 2 · 105 см−1 до 2 · 106 см−1 и h = 1,5 [1299]. Экспе-
риментальные данные для образцов кожи ex vivo из работы [1267] в спектральном
интервале от 1000 нм до 2200 нм (с исключением дисперсии сильных полос воды)
лучше воспроизводятся с использованием значения q, равного 2 · 105 для h = 1,5.
При исследовании in vivo рассеяния назад от кожи и нижележащих биотканей
человека в диапазоне длин волн от 700 до 900 нм постоянные q и h были определены



7.10. Определение оптических параметров крови 347

как 550 ± 11 и 1,11 ± 0,08 соответственно [767]. Показатель степени h связан
с усредненным размером рассеивающих частиц. Таким образом, если h определено,
можно вывести эквивалентный радиус Ми aM из соотношений (3.31) и (3.32) [767].
Если относительный показатель преломления между сферами и окружающей средой
равен m = 1,037, то измеренная постоянная h = 1,11 приводит к значению aM,
равному 300 нм. Измерения коэффициента диффузного отражения для ткани молоч-
ной железы дали значение aM, равное 170 нм для нормальной ткани и 290 нм для
злокачественной (см. табл. 7.1) [1288].

В противоположность обсуждавшимся выше биотканям, жировая и костная ткани
демонстрируют очень низкие значения показателя степенной зависимости: h = 0,59
для жира брюшной полости [1294], h = 0,79 [1294] или h = 0,68 [1312] для под-
кожного жира и h = 0,65 для кости [1342, 1343]. Одно из возможных объяснений —
специфичность структуры жировой и костной ткани. Жир состоит в основном из
жировых клеток, каждая из них содержит каплю жира, заполняющую всю клетку.
Клетки сферической формы, а их диаметр зависит от содержания жира и лежит
в диапазоне от 10 до 200 мкм. Для таких крупных и достаточно однородных рас-
сеивателей можно ожидать слабой зависимости коэффициента рассеяния света от
длины волны. То же самое относится к кости, где кристаллы гидроксиапатита —
основные рассеиватели — велики по размеру и имеют высокую преломляющую
способность [1309]. Другое возможное объяснение более низких h — это возможное
влияние дисперсии липидов и полос воды (см. рис. 1.5), которые должны уменьшать
отклонение зависимости от длины волны в области около 1000–1300 нм.

Отметим, что при измерениях в области от 500 до 1200 нм для кожи крысы
in vitro было обнаружено уменьшение h от 1,12 до 0,52, индуцированное аппликаци-
ей глицерина [766]. Поскольку главным действием глицерина на биоткань является
дегидратация, которая вызывает увеличение плотности биоткани, возможна и третья
причина таких малых значений степенной константы h для жира и кости, которые
являются достаточно плотными и имеют наиболее низкую способность к гидратации
среди всего многообразия биотканей.

Степенная зависимость от длины волны с низким значением показателя была об-
наружена также у коэффициента рассеяния образца кости ноги лошади (только кор-
тикальный слой толщиной 2 мм, взятый из диафиза третьей пястной кости лошади),
определенного методом ОМК на основе измерений с помощью одной интегрирующей
сферы [1309]. В диапазоне длин волн от 520 до 960 нм значения коэффициента
рассеяния менялись от 350 до 250 см−1 для фиксированного значения параметра
анизотропии рассеяния g = 0,93, принятого в расчетах.

7.10. Определение оптических параметров крови

Поскольку оптические свойства крови очень важны для многих оптических ме-
дицинских технологий, довольно много работ посвящено экспериментальному иссле-
дованию этих свойств и разработке соответствующих алгоритмов решения обратной
задачи по восстановлению оптических параметров [48, 49, 230, 275, 345, 346, 1279,
1280, 1311, 1325, 1344–1355]. Для определения оптических параметров крови обычно
используется свежая кровь человека, помещенная в калиброванную тонкую кювету
(толщина от 0,01 до 0,5 мм, плоская геометрия). Перед оптическими измерениями
необходимы стандартные клинические анализы для определения концентрации эрит-
роцитов, лейкоцитов, тромбоцитов, гематокрита, среднего корпускулярного объема,
гемоглобина и других представляющих интерес параметров. Если нужен уровень
оксигенации образца, его можно проконтролировать с использованием обычного га-
зоанализатора крови [230]. В большинстве случаев эксперименты выполняются либо
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с полностью оксигенированной или полностью деоксигенированной кровью [48, 230,
345, 346, 1325]. Для получения полного насыщения кислородом образец подвергается
воздействию воздуха или чистого кислорода (O2) [48, 230]. Для полной деоксигена-
ции крови добавляется дитионит натрия (Na2S2O4) [230]. Чтобы убедиться, что ни
объем, ни площадь поверхности частиц крови не менялись в течение эксперимента,
нужно поддерживать pH образцов в пределах физиологических значений, примерно
на уровне 7,4.

В реальности кровь течет по кровеносным сосудам, и потому предпочтительно
изучать оптические свойства текущей крови. Эритроциты в потоке подвержены
деформации и ориентации. При более низких скоростях сдвига происходит обра-
тимая агрегация, а при более высоких эритроциты деформируются в эллипсоиды.
Об экспериментах с текущей разбавленной и неразбавленной кровью сообщается
в работах [48, 49, 1279]. Рогган и др.[48] использовали довольно сложное обору-
дование, чтобы проанализировать влияние гематокрита, скорости потока, осмоти-
ческой концентрации раствора, гемолиза и насыщения кислородом на оптические
свойства суспензий эритроцитов, погруженных в физиологический раствор. Нильссон
и др. [49] исследовали влияние медленного нагревания на оптические свойства
цельной текущей крови; к сожалению, уровень оксигенации не определялся и не
контролировался. Влияние сдвигового напряжения на оптические свойства цельной
полностью оксигенированной крови было изучено Стинбергеном и др. [1279].

Несколько авторов сообщали о значениях оптических параметров крови, опре-
деленных из экспериментов по однократному рассеянию (табл. 7.2). Рейнолдс и др.
[1344] определили значения сечения поглощения, сечения рассеяния и фактора ани-
зотропии рассеяния крови для ряда длин волн в видимом и ближнем ИК-диапазонах
и сравнили экспериментальные значения с рассчитанными (по теории Ми). В рас-
четах по теории Ми они использовали значение 2,79 мкм для радиуса эритроцита
и значение 1,036 для показателя преломления эритроцита (относительно плазмы
крови) [275, 1344].

Флок и др. [1280] измерили полный коэффициент ослабления и фазовую функ-
цию рассеяния образца разбавленной цельной крови (фосфатный буферный раствор
(ФБР), 1% гематокрит (Hct), толщина кюветы меньше 100 мкм) на длине волны
632,8 нм.

Штайнберг и Шеферд [1345] определили полные коэффициенты ослабления,
сечения рассеяния и факторы анизотропии рассеяния эритроцитов в плазме крови
и ФВР (0,9%) из измерений коллимированного пропускания и фазовой функции
рассеяния на длине волны 632,8 нм, а также на основе вычислений с использованием
теории Ми. Для измерения коллимированного пропускания использовались кюветы
толщиной 144 мкм (плоская геометрия). Для гониометрических измерений исполь-
зовалась кювета American Optical Hemoglobinometer (длина пути 51 мкм).

Ярославская и др. [230, 345] измерили фазовую функцию рассеяния ряда раз-
бавленных образцов цельной крови, аппроксимировали ее с использованием теории
Ми, функций Хеньи–Гринштейна (ФФХГ) и ядра Гегенбауэра (ФФЯГ) (см. со-
отношения (1.15), (7.7), (7.8) и (7.10)) и определили факторы анизотропии для
каждого приближения на длине волны 633 нм. Для расчетов по теории Ми радиус
эритроцита предполагался равным 2,995 мкм, а показатель преломления эритроцита
относительно ФБР — равным 1,04. Фазовые функции рассеяния были измерены
в интервале углов от 2 до 18 град. Для экспериментов свежие образцы цельной
крови собирались в гепаринизированные контейнеры и разбавлялись ФБР (pH = 7,4)
до Hct = 0,1%. Образцы разбавленной крови помещались в кюветы с плоской
геометрией толщиной 10 мкм.
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Хэммер и др. [1325] представили обстоятельное исследование поведения од-
нократного рассеяния на эритроцитах. Они измеряли коллимированное пропуска-
ние и фазовую функцию рассеяния суспензий эритроцитов в изотоническом ФБР
(pH = 7,4; Hct = 1%) для ряда длин волн в видимом спектральном диапазоне от
458 до 660 нм. Фазовые функции рассеяния были измерены для 20 углов рассеяния
в диапазоне между 0,75 и 14,5 град. Для измерения пропускания использовалась
кювета толщиной 100 мкм (плоская геометрия), а для измерений фазовой функции
рассеяния — кювета толщиной 10 мкм (плоская геометрия).

Оптические свойства разбавленной и цельной крови человека, определенные
непрямыми методами, можно найти в публикациях Ярославской и др. [230, 345],
Рогана и др. [48], Нильссона и др. [49] и Стинбергена и др. [1279]. Сводка опти-
ческих свойств разбавленной и цельной крови, определенных непрямыми методами,
дана в табл. 7.3.

Оптические параметры образцов полностью оксигенированной цельной крови на
длине волны 633 нм [230] и в ближнем ИК-диапазоне спектра [345] были опре-
делены с использованием метода ОМК из измерений с двойной интегрирующей
сферой (см. табл. 7.3). Измеренные величины включали диффузное отражение, пол-
ное пропускание и коллимированное пропускание. Из измеренных данных были
получены коэффициент поглощения, коэффициент рассеяния и фактор анизотро-
пии рассеяния (в предположении фазовой функции Хеньи–Гринштейна). В рабо-
те [230] были изучены образцы крови с Hct = 38% и насыщением кислородом
S > 98%. В работе [345] исследованный спектральный диапазон простирался от
700 до 1200 нм и использовались образцы крови с Hct = 45,5± 0,5%, помещенные
в калиброванные кюветы (толщина 0,1 и 0,5 мм, плоская геометрия). Спектральные
зависимости оптических параметров цельной крови, полученные в работе [345,
1311], представлены на рис. 7.6. Кроме этого, было проанализировано влияние ап-
проксимации фазовой функции рассеяния на результирующую оценку оптических
параметров [230, 345]. Рассматривались фазовые функции Хеньи–Гринштейна, ядра
Гегенбауэра и Ми (см. соотношения (1.15), (7.7), (7.8) и (7.10)). Рассчитанные
угловые распределения рассеянного света сравнивались с гониофотометрическими
измерениями, выполненными на длине волны 633 нм. Фазовые функции рассеяния
сильно разбавленных образцов крови (Hct = 0,1%, S > 98%) также измерялись с по-
мощью гониофотометра. Для оценки полученных данных были рассчитаны угловые
распределения рассеянного излучения для оптически толстых образцов и результаты
были сопоставлены с гониофотометрическими измерениями. Представленные данные
показали, что используемое приближение для фазовой функции рассеяния может
иметь существенное влияние на получаемые значения μs и g , в то время как μa
и приведенный коэффициент рассеяния μ′

s намного менее чувствительны к точному
виду фазовой функции рассеяния. Было показано, что как Rd, так и Tt сильно
зависят от вида фазовой функции, и что степень этой зависимости определяется
толщиной образца крови. Представленные данные подтверждают, что изменение
используемого приближения для фазовой функции рассеяния может вызвать большие
расхождения в получающихся значениях оптических параметров. Следовательно, для
точного определения оптических постоянных крови требуется точное знание фазовой
функции рассеяния.

Нильссон и др. [49] исследовали влияние медленного нагрева на оптические
свойства полностью насыщенной кислородом цельной крови на длине волны 633 нм
(табл. 7.3). Диффузное отражение, полное пропускание и коллимированное пропус-
кание измерялись при различных температурах с использованием метода двойной
интегрирующей сферы. Коэффициенты поглощения и рассеяния, а также фактор
анизотропии рассеяния (в предположении фазовой функции Хеньи–Гринштейна)
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Рис. 7.6. Оптические свойства цельной крови [345, 1311]: а — коэффициент поглощения; б —
коэффициент рассеяния; в — фактор анизотропии рассеяния. Гематокрит, Hct = 45,5± 0,5%;
насыщение кислородом, S > 98%. Среднее по 6 образцам. Вертикальные линии показывают

стандартное отклонение.

определялись с использованием обратного метода добавления–удвоения. Для измере-
ний цельная кровь собиралась в пробирки, содержащие этилендиаминтетрауксусную
кислоту (EDTA) для предотвращения коагуляции. Гематокрит исследованных образ-
цов был равен 44 ± 3%. Во время измерений кровь прокачивалась со скоростью
10,7 мл/мин. Проточная ячейка (длина 65 мм, высота 34 мм, полная толщина 2,5 мм)
помещалась между интегрирующими сферами. Толщина образца крови в проточной
ячейке была равна 0,48 ± 0,02 мм. Кровь подогревалась приблизительно от 25 до
55 ◦C со скоростью между 0,2 и 1,1 ◦C/мин. По мере нагрева крови непрерывно
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продолжались измерения с помощью интегрирующих сфер. Авторы обнаружили, что
изменения в оптических свойствах крови из-за медленного нагрева были обрати-
мыми до температур 44,6–46,6 ◦C. Коагуляция крови происходила приблизительно
при 55 ◦C.

Одно из наиболее всесторонних исследований макроскопических оптических
свойств суспензии эритроцитов при различных физиологических и биохимических
условиях (гематокрит, насыщение кислородом, осмотическая концентрация и гемо-
лиз) было проведено Рогганом и др. (табл. 7.3) [48]. Авторы измеряли оптические
параметры суспензии эритроцитов в ФБР в условиях потока с использованием метода
двойной интегрирующей сферы и определяли оптические коэффициенты с помощью
метода ОМК. Коэффициент поглощения, коэффициент рассеяния и фактор анизо-
тропии рассеяния (в предположении фазовой функции ядра Гегенбауэра с α = 1)
определялись для оксигенированных и деоксигенированных суспензий эритроцитов
(Hct = 5%) при нормальных физиологических условиях (см. рис. 7.7). Для экспери-
ментов эритроциты отделяли от плазмы крови и фракции лейкоцитов, промывали
в ФБР (300 мосмоль/л, pH = 7,4) и суспензировали в ФБР. Гематокрит поддер-
живался посредством разбавления эритроцитов ФБР. Используя ФБР с различной
осмолярностью, можно было варьировать осмолярность суспензии эритроцитов. Ге-
молиз вызывался разбавлением суспензии дистиллированной водой. Оксигенация
и циркуляция крови устанавливались и контролировались экстракорпоральным бло-
ком циркуляции. Температура крови поддерживалась постоянной на уровне 20 ◦C.
Толщина проточной кюветы составляла 97 мкм.

Рогган и др. [48] также пришли к выводу о том, что точное приближение
фазовой функции рассеяния играет важную роль в правильном определении оп-
тических свойств крови. Было обнаружено, что поглощение и рассеяние линейно
увеличиваются с гематокритом (для Hct < 50%). Поглощение и рассеяние слегка
убывают с ростом скорости сдвига. Среди параметров потока главным фактором,
влияющим на оптические свойства, была аксиальная миграция клеток. Деформация
эритроцитов не оказывала влияния на оптические свойства, если объем и содержание
гемоглобина в них поддерживались постоянными. Растворы гемоглобина облада-
ли меньшим поглощением, чем суспензии эритроцитов с той же концентрацией
гемоглобина. Изменение оксигенации суспензии эритроцитов вызывало ожидаемые
изменения коэффициента поглощения. На коэффициент рассеяния изменение окси-
генации эритроцитов не влияло. Спектральные зависимости оптических парамет-
ров эритроцитов, взвешенных в ФБР (Hct = 5%, сдвиговая скорость = 500 с −1,
осмолярность = 300 мосмоль/л), показаны на рис. 7.7. Последующие обстоятельные
исследования оптических параметров крови, выполненные этой группой исследо-
вателей, отражены в работах [1347–1353], а также подробно проанализированы
в монографии [6].

Стинберген и др. [1279] анализировали влияние скорости сдвига на оптические
свойства полностью оксигенированной цельной крови (табл. 7.3). Коллимированное
пропускание и угловое распределение интенсивности света были измерены на длине
волны 633 нм для различных скоростей сдвига от (50 до 500 с−1) и толщин слоя
крови (от 20 до 100 мкм). Для скоростей сдвига выше 150 с−1 полный коэффициент
ослабления определялся непосредственно из измерений коллимированного пропус-
кания. Фактор анизотропии определялся из угловых распределений интенсивности
с использованием метода ОМК с фазовой функцией рассеяния в форме Хеньи–
Гринштейна. Значение полного коэффициента ослабления (μt = 1200 см−1) было
определено из измерений коллимированного пропускания, а значения коэффициента
поглощения (μa = 7 см−1 и 10 см−1) были взяты из литературы [48]. Кроме того,

12 В. В. Тучин
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Рис. 7.7. Оптические свойств эритроцитов, взвешенных в ФБР (Hct = 5%, осмотическая
концентрация = 300 мосмоль/л, скорость сдвига = 500 с−1) [48]

авторы измерили g-фактор для слоев крови различной толщины и определили реаль-
ный g-фактор посредством экстраполяции своих результатов к нулевой толщине слоя
крови. Гематокрит исследуемой крови менялся между 49,5 и 50,5%. Непрерывное
возрастание g-фактора (от 0,950 до 0,973) было обнаружено с ростом скорости
сдвига.

Оптические свойства биотканей существенно зависят от содержания в них крови.
Оптические свойства самой цельной крови существенно отличаются от свойств мяг-
ких биотканей, цельная кровь — это предельно мутная среда с сильным поглощением
в видимой области и исключительно высокой анизотропией рассеяния (см. табл. 7.2
и 7.3). Поэтому цельная кровь имеет очень короткую среднюю длину свободного
пробега фотона и, напротив, очень большую транспортную длину свободного пробега
фотона по сравнению с большинством бескровных тканей. В результате присутствие
даже небольшого количества крови сильно меняет процесс распространения света
в биотканях. Этот факт иллюстрируется данными рис. 7.8, где представлена транс-
портная средняя длина свободного пробега фотона, вычисленная при зондировании
светом бескровных и кровосодержащих тканей [1256, 1311]. Оптические свойства
других кровосодержащих биотканей меняются аналогичным образом в соответствии
с полным объемом содержащейся крови и ее пространственным распределением [165,
168, 369, 372, 1058, 1061, 1316, 1318–1321]. В результате оптический отклик био-
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ткани сильно зависит от присутствия крови и от изменения ее параметров, таких
как насыщение кислородом гемоглобина крови и гематокрит. Это открывает широ-
кие возможности в оптической диагностике, но при этом делает дозиметрию света
в биотканях еще более трудной задачей. Однако специальные приемы, как напри-
мер, механическое выдавливание крови из области измерений, может существенно
упростить анализ и дать возможность детектировать другие важные хромофоры
биоткани [200, 1058, 1061, 1319]. Более подробно методы управления оптическими
свойствами биотканей и крови обсуждаются в гл. 9.

Рис. 7.8. Средняя транспортная длина свободного пробега (ltr = (μa + μ′
s)

−1) на длинах волн
800 и 1100 нм для белого вещества (БВ) мозга, серого вещества (СВ) мозга, насыщенной
кислородом крови, дезоксигенированной крови, БВ и СВ в условиях перфузии [1311]. На
основе результатов работ [48, 1256]. Гематокрит крови при вычислениях для биотканей с

перфузией полагался равным 40%. CBV — церебральный объем крови

Лазерная фотодинамическая терапия [19, 26, 29, 35, 1322] и лазерно-индуци-
рованная интерстициальная термическая терапия (ЛИТТ) глубоких опухолей [2] —
наиболее перспективные из наименее инвазивных методик терапии рака. В этом
случае, помимо знаний оптических свойств опухолевой ткани и окружающих сред,
для планирования терапии и точной дозиметрии излучения существенна информа-
ция о содержании крови и ее оптических свойствах [1346]. Кроме того, знание
оптических свойств биотканей и крови позволяет определить наиболее эффективную
длину волны для проведения лечения. Это влечет за собой необходимость детального
учета присутствия крови при моделировании взаимодействия лазерного излучения
с нормальными и патологически измененными биотканями, например, при плани-
ровании клинических процедур, таких как ЛИТТ, фотодинамическая терапия или
фотохимиотерапия.

12*
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7.11. Измерение глубины проникновения света в биоткань
и дозиметрия излучения

На практике важными являются прямые измерения глубины проникновения света
в биоткани на разных длинах волн или на некоторой специфической длине волны.
В частности, такие данные позволяют обеспечить стратегию лазерной фототерапии.
Как показано ранее, детальные расчеты распределения света в биотканях могут быть
очень сложными и часто требуют численного решения уравнения переноса излучения
(см. уравнение (1.9)). Однако, если в эксперименте выполняются некоторые специ-
фические условия («широкий» осветительный пучок, «полубесконечные» образцы),
а свет в результате рассеяния трансформируется в практически изотропное распре-
деление уже вблизи освещаемой поверхности, то можно использовать одномерную
модель диффузии, которая дает решение, описываемое выражением (1.36), верным
для глубин z � 2ld = 2/μeff, где μeff определяется формулой (1.18).

В работе [1282] значения глубины проникновения были определены с исполь-
зованием аналога формулы (1.36) для ряда биотканей в норме и патологии; для
измерений внутри толстых слоев биоткани освещение производилось параллельным
лазерным пучком шириной 5 см (на одной из длин волн 633, 675, 780 или 835 нм),
а прием излучения осуществлялся измерительной иглой с оптическим ВС, вводимой
в образец биоткани. Эти данные представлены в табл. 7.4, по ним определялась
величина ld = 1/μeff. На каждой определенной глубине, начиная с z � 2ld и глубже,
на торец приемного оптического ВС попадало рассеянное излучение с одинаковой
плотностью потока независимо от ориентации торца световода. Плотность потока
излучения уменьшалась по мере увеличения глубины. Логарифмируя зависимость
сигнала фотоприемника, пропорционального интенсивности детектируемого излуче-
ния, от положения торца ВС по глубине биоткани z и используя метод наименьших
квадратов, получали прямую наилучшей аппроксимации, наклон которой определяет
эффективный коэффициент ослабления μeff = 1/ld (см. уравнение (1.36)).

Величина, обычно измеряемая в дозиметрии, — энергетическая освещенность
F (r) (см. формулу (1.11)), определяемая как мощность, падающая на единицу
поверхности плоского приемника [1283]. При таком определении свет, падающий
наклонно, вносит меньший вклад в F (r), чем падающий перпендикулярно, а свет,
падающий снизу, вообще не дает вклада. Индуцированный светом нагрев биоткани
или любой фотобиологический эффект зависит от величины поглощенной энергии.
Для изотропных сред поглощение нечувствительно к углу облучения, поэтому адек-
ватной дозиметрической характеристикой будет полная плотность потока энергии
излучения U(r) (см. формулу (1.12)) или полная освещенность в точке, определяемая
как мощность света, падающая на сферу, деленная на площадь сечения сферы [1283].
Для изотропного распределения интенсивности света полная освещенность в четыре
раза больше энергетической освещенности измеренной в той же точке внутри био-
ткани (r).

В работе [1283] экспериментальные данные по диффузному отражению Rd и кол-
лимированному пропусканию Tc образца костной ткани толщиной d были использо-
ваны для вычисления методом МК прошедшей энергетической освещенности F (d)
и ее сравнения с полной освещенностью U(d) в той же точке в образце бесконечной
толщины. В результате был определен дозиметрический поправочный фактор U/F.
Результаты дозиметрической коррекции с использованием полученных in vitro экспе-
риментальных данных и соответствующих рассчитанных данных для костной ткани
черепа человека представлены в табл. 7.5. Расчеты коэффициента поглощения μa
и приведенного коэффициента рассеяния μ′

s на основании измеренных величин Rd
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и Tc были выполнены с помощью упрощенной процедуры, применимой для образца
биоткани толщиной d > 2/μeff. В этом случае Tc = T eff

c exp (−μeffd). Как показано
в работе [1283], величины T eff

c , Rd и U/F зависят с хорошей точностью только от
отношения μa/μ′

s. Знание T
eff
c позволяет оценить μeff из уравнения для Tc и, далее, μa

и μ′
s из уравнения (1.18), если известно отношение μa/μ′

s. Все расчеты методом МК
были проведены для среднего показателя преломления биоткани n = 1,35 и фактора
анизотропии g = 0,8.

Та б л иц а 7.5
Оптические параметры и поправочный дозиметрической фактор U/F для костной ткани чере-
па человека, рассчитанные на основе измерений in vitro для различных длин волн (значения
представлены в виде средних значений и стандартной ошибки); для получения объемной плот-
ности излучения U в интактной улитке внутреннего уха измеренная для срезов ткани плот-

ность излучения прошедшего излучения должна быть умножена на фактор U/F ) [1283]

λ, нм μa/μ
′
s T eff

c μa, см−1 μ′
s, см

−1 μeff, см−1 U/F

593 0,0135± 0,0048 0,585± 0,054 0,561± 0,108 47,1± 8,3 8,70± 0,91 10,0± 1,5

635 0,0072± 0,0018 0,501± 0,038 0,371± 0,022 55,7± 9,1 7,80± 0,44 12,9± 1,4

690 0,0035± 0,0008 0,398± 0,026 0,169± 0,011 51,1± 7,3 5,04± 0,32 17,7± 1,7

780 0,0028± 0,0005 0,367± 0,026 0,107± 0,009 40,0± 4,6 3,56± 0,18 19,5± 1,6

830 0,0028± 0,0005 0,367± 0,027 0,104± 0,009 38,8± 4,4 3,45± 0,16 19,4± 1,6

7.12. Измерения показателя преломления

Средний показатель преломления биоткани n определяется показателями прелом-
ления материала рассеивающих центров ns и базового (окружающего) вещества n0
(см. формулы (3.1)–(3.5)). Различие этих показателей преломления в биотканях,
количественно характеризуемое отношением m = ns/n0, определяет эффективность
рассеяния света. Например, в простой монодисперсной модели биоткани, такой как
набор диэлектрических сфер одинакового диаметра 2a, приведенный коэффициент
рассеяния равен [271]

μ′
s ≡ μs(1− g ) = 3,28πa2ρs(2πa/λ)0,37(m− 1)2,09, (7.27)

где μs = σscaρs — коэффициент рассеяния, σsca — сечение рассеяния, ρs — объемная
плотность числа сфер, g — фактор анизотропии рассеяния, λ — длина волны света в
рассеивающей среде. Это уравнение верно для невзаимодействующих рассеивателей
Ми, когда g > 0,9; 5 < 2πa/λ < 50; 1 < m < 1,1.

Например, ядра клеток эпителия можно рассматривать как сфероидальные рассе-
иватели Ми с показателем преломления nnc, который превышает показатель прелом-
ления окружающей цитоплазмы ncp. Ядра нормальных клеток имеют характерный
диаметр d = 4–7 мкм. В отличие от них, ядра клеток диспластической ткани могут
достигать диаметра 20 мкм, занимая почти весь объем клетки [1163]. В видимом
диапазоне, где длина волны λ0 � d, можно использовать приближение ван де Хюль-
ста для описания сечения упругого рассеяния ядер, т. е. [272, 273]

σsca (λ, d) = 1
2
πd2
(
1− 2 sin δ

δ
+
(
2 sin δ

δ

)2)
, (7.28)
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где δ = 2πd(nnc − ncp)/λ0, λ0 — длина волны света в вакууме. Это выражение
представляет некоторую составляющую от полного сечения рассеяния. Эта состав-
ляющая может быть различима на фоне полного сечения рассеяния, поскольку она
периодически зависит от величины, обратной длине волны, что, в свою очередь,
порождает периодическую компоненту в оптическом отражении биоткани. Поскольку
частота указанных осцилляций (в пространстве обратных длин волн) пропорциональ-
на размеру частицы, из фурье-образа периодической компоненты можно получить
распределение клеточных ядер по размерам.

Измерение показателя преломления биоткани и ее компонентов очень важно для
оптики биотканей и клеток, поскольку показатель преломления определяет отраже-
ние и преломление света на границах между биотканью/клеткой и воздухом, био-
тканью/клеткой и приемным оптическим волокном, а также между слоями биоткани
и органеллами клетки. В результате распространение света и его распределение
внутри биоткани и клеток, в частности скорость света и характер миграции фотонов
зависит от характера пространственного распределения показателя преломления [31,
129, 130, 245, 248–270, 298, 1267, 1301, 1302, 1356–1391]. Хотя исследования по-
казателя преломления биотканей имеют довольно давнюю историю [87], для многих
биотканей трудно найти в литературе надежные данные. Согласно работе [87], боль-
шинство биотканей имеет показатель преломления в видимой области в диапазоне
от 1,335 до 1,620 (например, 1,55 для рогового слоя кожи, 1,620 для зубной эмали,
1,386 на поверхности хрусталика глаза). Стоит отметить, что результаты измерений
in vitro и in vivo могут существенно различаться. Например, показатель преломления
брыжейки крысы, измеренный in vitro, равен 1,52 и лишь 1,38 при измерениях
in vivo [87]. Эта разница может быть отнесена на счет изменения преломляющей
способности базового вещества n0 из-за различной степени гидратации биоткани
в условиях in vitro и in vivo. Как правило, в условиях in vivo степень гидратации
выше, а рефракция ниже.

Действительно, оптические свойства биотканей, включая показатель преломле-
ния, зависят от содержания воды, зачастую определяя спектральные и дисперсион-
ные характеристики биоткани [87, 1382, 1392]. Показатели преломления воды в ши-
роком диапазоне длин волн от 200 нм до 200 мкм приведены в работе [87]. В частно-
сти, nw = 1,396 для λ = 200 нм, 1,335 для λ = 500 нм, 1,142 для λ = 2800 нм, 1,400
для λ = 3500 нм, 1,218 для λ = 10000 нм и 2,130 для λ = 200 мкм. Уравнение (6.5)
описывает спектральную зависимость показателя преломления воды в видимом
и ближнем ИК-диапазонах, соответствующих «окну прозрачности» биоткани [1191].

В качестве модели можно представить биоткань как смесь воды и биоорга-
нического компонента ткани. Например, показатель преломления кожи человека
можно аппроксимировать показателем преломления смеси воды и белка, взятого
в пропорции 70/30 [1267, 1386, 1392]. Предполагая, что дегидратированный белок
имеет постоянный показатель преломления 1,5 по всему диапазону длин волн,
авторы работы [1267] предложили следующее выражение для оценки показателя
преломления кожи:

nskin(λ) = 0,7(1,58− 8,45 · 10−4λ+ 1,10 · 10−6λ2 − 7,19 · 10−10λ3 +

+ 2,32 · 10−13λ4 − 2,98 · 10−17λ5) + 0,3 · 1,5, (7.29)

где длина волны λ выражена в нанометрах.
Для различных частей биологической клетки значение показателя преломле-

ния в ближнем ИК-диапазоне можно оценить следующим образом: внеклеточная
жидкость n = 1,35–1,36; цитоплазма 1,360–1,375, клеточная мембрана 1,46, ядро
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1,38–1,41; митохондрии и органеллы 1,38–1,41; меланин 1,6–1,7 [58]. Из-за разницы
в показателе преломления компонентов, образующих клетку, возникает рассеяние
света на клеточных структурах [1383]. Органеллы и субкомпоненты органелл, име-
ющие показатель преломления, отличный от окружения, в первую очередь являются
источниками рассеяния на клетке. Сама клетка как целое может быть значительным
источником рассеяния на малые углы, что важно в таких приложениях, как цито-
метрия в потоке, где клетки изучаются раздельно [211, 215]. Напротив, в биотканях,
где клетки окружены другими клетками или структурами, и межклеточная среда
является более или менее однородной, именно органеллы становятся главными рас-
сеивателями. Например, в эпителиальной ткани клеточные ядра являются хорошо
идентифицируемыми рассеивателями, поскольку часто это наиболее крупные орга-
неллы в клетке с более высоким показателем преломления, чем у цитоплазмы. Для
идентификации также важно, что при развитии неопластических изменений размеры
ядер увеличиваются по сравнению с остальной клеткой [216–219, 229, 232, 236, 272,
1293]. Митохондрии (0,5–1,5 мкм в диаметре), лизосомы (0,5 мкм) и пероксисомы
(0,5 мкм) — очень важные рассеиватели, размер которых относительно длины волны
предполагает их значительный вклад в рассеяние назад. Гранулы меланина, кото-
рые традиционно рассматриваются как поглотители, из-за их размера, сравнимого
с длиной волны света, и высокого показателя преломления должны также учиты-
ваться как важные рассеиватели [58]. Структуры, состоящие из мембранных слоев,
такие как эндоплазматическая сеть или аппарат Гольджи, могут также оказаться
существенными рассеивателями, поскольку в них имеют место пространственные
флуктуации показателя преломления с большой частотой и амплитудой. Кроме
клеточных компонентов, фиброзные структуры биоткани, такие как коллагеновые
и эластиновые волокна, должны рассматриваться как важные рассеиватели.

Рис. 7.9. Схема экспериментальной установки для определения показателя преломления био-
ткани и крови. Кварцевое волокно без оболочки помещается в исследуемую среду. Измеряется
угловое распределение выходящего на воздух света, а показатель преломления определяется

по формуле (7.30) [248]
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13
00

13
00

(n
n
g
)1

/
2

=
1,
47

(0
,0
1)

(n
n
g
)1

/
2

=
1,
43

(0
,0
2)

(n
n
g
)1

/
2

=
1,
34

(0
,0
2)

(n
n
g
)1

/
2

=
1,
36

(0
,0
1)

(n
n
g
)1

/
2

=
1,
41

(0
,0
3)

(n
n
g
)1

/
2

=
1,
43

(0
,0
2)

О
К
Т
,
от
сл
еж

ив
ан
ие

ф
ок
ус
а
по
ср
ед
ст
во
м
сд
ви
га

ли
нз
ы
на

ко
нц

е
во
ло
кн

а/
ли

нз
ы
ко
лл

им
ат
ор
а
[1
30
1]

Р
С

∗
(т
ы
ль
на
я
ст
ор
он
а
бо
ль
ш
ог
о
па
ль
ца
)

98
0

(n
n
g
)1

/
2

=
1,
50

(0
,0
2)

Б
иф

ок
ал
ьн
ы
й
О
К
Т
-р
еф

ра
кт
ом

ет
р
[1
41
0]

Гр
ан
иц

а
ра
зд
ел
а
«в
оз
ду

х–
ко
ж
а»

∗
(л
ад
он
на
я

ст
ор
он
а
бо
ль
ш
ог
о
па
ль
ца
)

Гр
ан
иц

а
ра
зд
ел
а
«Р

С
–
эп
ид
ер
м
ис
»

∗

(л
ад
он
на
я
ст
он
а
бо
ль
ш
ог
о
па
ль
ца
)

98
0

98
0

(n
n
g
)1

/
2

=
1,
56

(n
n
g
)1

/
2

=
1,
34

Р
аб
от
а
[1
41
1]

Р
С
сл
ой

ко
ж
и
че
ло
ве
ка

40
0–

70
0

1,
55

Р
аб
от
а
[8
7]
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Т
а
б
л
и
ц
а
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6
(п
ро
до
лж
ен
ие
)

Б
ио
тк
ан
ь

λ
,
нм

n
,
n
g

П
ри
м
еч
ан
ия

К
ож

а
че
ло
ве
ка

(э
пи

де
рм

ис
)
(1
2
ж
ен
щ
ин

от
27

до
63

ле
т;

10
ев
ро
пе
ои
дн

ой
ра
сы

∗

и
2
не
гр
ои
дн

ой
ра
сы

∗∗
)

32
5

∗
1,
48
9
(S
)
1,
48
6
(P

)
П
ри
зм
ен
ны

й
ла
зе
рн
ы
й
ре
ф
ра
кт
ом

ет
р
S
-
ил

и
P
-п
ол
яр
из
ац
ии

,
ф
ор
м
ул
ы
Ф
ре
не
ля
;
св
еж

ие
об
ра
зц
ы

тк
ан
и
из
м
ер
ял
ис
ь
пр
и
ко
м
на
тн
ой

те
м
пе
ра
ту
ре

не
бо
ле
е
че
м
че
ре
з
30

ч
по
сл
е
аб
до
м
ин

оп
ла
ст
ич
ес
ко
й

оп
ер
ац
ии

,
не
оп
ре
де
ле
нн

ос
ть

по
ка
за
те
ля

пр
ел
ом

ле
ни

я
оц
ен
ен
а
ка
к
±

0,
00
6
[1
36
7]

44
2

∗
∗∗

1,
44
9
(S
)
1,
44
7
(P

)

53
2

∗
∗∗

1,
44
8
(S
)
1,
44
6
(P

)

63
3

∗
1,
43
3
(S
)
1,
43
3
(P

)

85
0

∗
1,
41
7
(S
)
1,
41
6
(P

)

10
64

∗
1,
43
2
(S
)
1,
42
8
(P

)

13
10

∗
1,
42
5
(S
)
1,
42
1
(P

)

15
57

∗
1,
40
4
(S
)
1,
40
0
(P

)

К
ож

а
че
ло
ве
ка

(д
ер
м
а)

(1
2
ж
ен
щ
ин

от
27

до
63

ле
т;

10
ев
ро
пе
ои
дн

ой
ра
сы

∗

и
2
не
гр
ои
дн

ой
ра
сы

∗∗
)

32
5

∗
1,
40
1
(S
)
1,
40
3
(P

)

44
2

∗
∗∗

1,
39
5
(S
)
1,
40
0
(P

)

53
2

∗
∗∗

1,
37
8
(S
)
1,
38
1
(P

)

63
3

∗
1,
39
6
(S
)
1,
39
3
(P

)

85
0

∗
1,
38
4
(S
)
1,
38
9
(P

)

10
64

∗
1,
37
5
(S
)
1,
38
5
(P

)

13
10

∗
1,
35
8
(S
)
1,
36
4
(P

)

15
57

∗
1,
36
3
(S
)
1,
36
7
(P

)

К
ож

а
св
ин

ьи
К
ож

а
св
ин

ьи
(о
бр
аб
от
ан
на
я
ра
ст
во
ро
м

м
ою

щ
ег
о
ср
ед
ст
ва
)

13
00

13
00

(n
n
g
)1

/
2

=
1,
41
5

(n
n
g
)1

/
2

=
1,
36
5

О
К
Т
,
от
сл
еж

ив
ан
ие

ф
ок
ус
а
[1
30
2]

К
ож

а
кр
ы
сы

К
ож

а
м
ы
ш
и

45
6–

10
64

45
6–

10
64

1,
42

1,
40

Р
аб
от
а
[1
28
1]
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Т
а
б
л
и
ц
а
7.
6
(п
ро
до
лж
ен
ие
)

Б
ио
тк
ан
ь

λ
,
нм

n
,
n
g

П
ри
м
еч
ан
ия

К
ож

а
св
ин

ьи
(д
ер
м
а)

32
5

44
2

53
2

63
3

85
0

10
64

13
10

15
57

1,
39
3

1,
37
6

1,
35
9

1,
35
4

1,
36
4

1,
36
0

1,
35
7

1,
36
1

П
ри
зм
ен
ны

й
ла
зе
рн
ы
й
ре
ф
ра
кт
ом

ет
р,

ф
ор
м
ул
ы

Ф
ре
не
ля
;
об
ра
зц
ы
св
еж

ей
тк
ан
и
то
лщ

ин
ой

от
0,
31

до
0,
84

м
м
;
не
оп
ре
де
ле
нн

ос
ть

по
ка
за
те
ля

пр
ел
ом

ле
ни

я
оц
ен
ен
а
ка
к
±

0,
00
4
[1
36
5,
13
66
]

С
ел
ез
ен
ка

че
ло
ве
ка

45
6–

10
64

1,
37

Р
аб
от
а
[1
28
1]

со
ба
ки

св
ин

ьи
63
3

63
3

1,
40
0
(0
,0
06
)

1,
40
0
(0
,0
06
)

В
О
Р
;
го
м
ог
ен
из
ир
ов
ан
на
я
тк
ан
ь
[2
48
]

Ж
ел
уд
ок

че
ло
ве
ка

М
ы
ш
еч
на
я
тк
ан
ь

С
ли

зи
ст
ая

Ц
ел
ьн
ы
й

45
6–

10
64

45
6–

10
64

45
6–

10
64

1,
39

1,
38

1,
38

Р
аб
от
а
[1
28
1]

Т
он
ки

й
ки

ш
еч
ни

к
св
ин

ьи
48
8

63
2,
8

10
79
,5

13
41
,4

1,
39
1
(0
,0
02
)

1,
37
3
(0
,0
02
)

1,
36
1
(0
,0
03
)

1,
35
9
(0
,0
04
)

Л
Р
[1
35
7]

С
пи

нн
ом

оз
го
ва
я
ж
ид

ко
ст
ь
че
ло
ве
ка

40
0–

70
0

1,
33
5

Р
аб
от
а
[8
7]

Б
ры

ж
ей
ка

кр
ы
сы

Б
ры

ж
ей
ка

кр
ы
сы

∗
40
0–

70
0

40
0–

70
0

1,
52

(0
,0
1)

1,
38

(0
,1
)

Р
аб
от
а
[8
7]



370 Гл. 7. Методы и алгоритмы для измерения оптических параметров

Т
а
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л
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ц
а
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лж
ен
ие
)

Б
ио
тк
ан
ь

λ
,
нм

n
,
n
g

П
ри
м
еч
ан
ия

Б
ры

ж
ей
ка

кр
ы
сы

85
0

1,
42
45

(T
=

25
◦ C

)
1,
42
39

(T
=

30
◦ C

)
1,
42
23

(T
=

35
◦ C

)
1,
42
16

(T
=

38
◦ C

)
1,
41
86

(T
=

40
◦ C

)
1,
40
27

(T
=

42
◦ C

)
1,
40
16

(T
=

44
◦ C

)
1,
40
00

(T
=

46
◦ C

)
1,
39
86

(T
=

48
◦ C

)

О
К
Т
;
не
ск
ол
ьк
о
ку
со
чк
ов

бр
ы
ж
ей
ки

кр
ы
сы

,
со
ст
оя
щ
их

,
в
ос
но
вн
ом

,
из

ф
ос
ф
ол
ип

ид
ны

х
дв
ой
ны

х
сл
ое
в;

ф
аз
ов
ы
й
пе
ре
хо
д
«г
ел
ь–

ж
ид

ко
ст
ь»

в
об
ла
ст
и

от
38

до
42

◦ C
[1
36
1]

Гл
аз

че
ло
ве
ка

В
од
ян
ис
та
я
вл
аг
а

40
0–

70
0

1,
33
6

Р
аб
от
а
[8
7]

Р
ог
ов
иц

а:
це
ль
на
я

во
ло
кн

а
ба
зо
во
е
ве
щ
ес
тв
о

40
0–

70
0

40
0–

70
0

40
0–

70
0

1,
37
6

1,
47

1,
35

Х
ру
ст
ал
ик

:
по
ве
рх
но
ст
ь

це
нт
р

40
0–

70
0

40
0–

70
0

1,
38
6

1,
40
6

С
те
кл
ов
ид
но
е
те
ло

40
0–

70
0

1,
33
6

С
ле
зн
ая

ж
ид

ко
ст
ь

40
0–

70
0

1,
33
61
–
1,
33
79

С
кл
ер
а

44
2–

10
64

1,
47
–
1,
36

Р
аб
от
а
[1
28
1]
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Т
а
б
л
и
ц
а
7.
6
(п
ро
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лж
ен
ие
)

Б
ио
тк
ан
ь

λ
,
нм

n
,
n
g

П
ри
м
еч
ан
ия

Р
ог
ов
иц

а

Ч
ел
ов
ек
:

ф
иб
ри
лл

ы
ос
но
вн
ой

м
ат
ер
иа
л

58
9

58
9

1,
41
1
(0
,0
04
)

1,
36
5
(0
,0
09
)

И
зм
ер
ен
ия

на
ре
ф
ра
кт
ом

ет
ре

А
бб
е
и
ра
сч
ет
ы
на

ос
но
ве

да
нн

ы
х
ре
нт
ге
но
вс
ко
й
ди

ф
ра
кц

ии
[7
71
]

Б
ы
к:

ф
иб
ри
лл

ы
ос
но
вн
ой

м
ат
ер
иа
л

58
9

58
9

1,
41
3
(0
,0
04
)

1,
35
7
(0
,0
09
)

К
ро
ли

к:
ф
иб
ри
лл

ы
ос
но
вн
ой

м
ат
ер
иа
л

58
9

58
9

1,
41
6
(0
,0
04
)

1,
35
7
(0
,0
10
)

Ф
ор
ел
ь:

ф
иб
ри
лл

ы
ос
но
вн
ой

м
ат
ер
иа
л

58
9

58
9

1,
41
8
(0
,0
04
)

1,
36
4
(0
,0
09
)

Б
ы
к

С
тр
ом

а
Ги
др
ат
ир
ов
ан
ны

е
ф
иб
ри
лл

ы
Ги
др
ат
ир
ов
ан
нн

ы
й
вн
еф

иб
ри
лл

яр
ны

й
м
ат
ри
кс

58
9

58
9

58
9

1,
37
5

1,
41
3

1,
35
9

Д
ан
ны

е
из

ра
бо
т
[7
72
,
77
3]

С
ух
ой

ко
лл
аг
ен

58
9

1,
54
7

С
ух
ой

вн
еф

иб
ри
лл

яр
ны

й
м
ат
ер
иа
л

58
9

1,
48
5

Р
ас
тв
ор
ит
ел
ь
(р
ас
тв
ор

со
ле
й)

58
9

1,
33
5

Ги
др
ат
ир
ов
ан
на
я
ст
ро
м
а

58
9

1,
33
5

+
0,
04
/

(0
,2
2

+
0,
24
H

)
H

=
3–

8,
H

=
3,
2
—

ф
из
ио
ло
ги
че
ск
ая

ги
др
ат
ац
ия

[7
72
]
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ц
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ро
до
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ен
ие
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Б
ио
тк
ан
ь

λ
,
нм

n
,
n
g

П
ри
м
еч
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ия

Р
ог
ов
иц

а
те
ле
нк

а:
но
рм

а
ги
др
ат
ир
ов
ан
на
я
(H

=
1,
5–

5)
:

n
g
(H

)
=
a

+
b/

(H
+
1)

82
0

82
0

n
g

=
1,
38
0
(0
,0
01
)

a
=

1,
32
4
(0
,0
02
)

b
=

0,
27
2
(0
,0
09
)

О
К
Т
,
м
ет
од

оп
ор
но
го

зе
рк
ал
а;

H
=

5,
3
·d

−
0,
67
,
d
—

то
лщ

ин
а
ст
ро
м
ы
ро
го
ви
цы

в
м
м
[1
41
3]

Р
ог
ов
иц

а
че
ло
ве
ка

55
0

1,
37
71

О
бс
тф

ел
ьд
,
19
82
,
из

ра
бо
ты

[1
41
5]

58
9

1,
38
0
(0
,0
05
)

П
ат
ел

и
др

.,
19
95
,
из

ра
бо
ты

[1
41
5]

85
5

n
g

=
1,
38
17

(0
,0
02
1)

О
К
Т
[1
41
4]

12
70

n
g

=
1,
38
9
(0
,0
04
)

О
К
Т
,
21

◦ C
[1
41
5]

12
70

n
g

=
1,
38
6

О
К
Т
,
эк
ст
ра
по
ля
ци

я
дл

я
55
0
нм

[1
41
5]

12
70

n
g

=
1,
39
0
(0
,0
05
)

О
К
Т
,
эк
ст
ра
по
ля
ци

я
дл

я
58
9
нм

[1
41
5]

12
70

n
g

=
1,
38
38

(0
,0
02
1)

О
К
Т
,
эк
ст
ра
по
ля
ци

я
дл

я
85
5
нм

[1
41
5]

Зу
б
че
ло
ве
ка

Э
м
ал
ь

Э
м
ал
ь

А
па
ти
т

22
0

40
0–

70
0

40
0–

70
0

1,
73

1,
62

>
1,
62
3

Р
аб
от
а
[8
7]

Д
ен
ти
но
вы

й
м
ат
ри
кс

В
ид

им
ы
й

св
ет

1,
55
3
(0
,0
01
)

М
ет
од

оп
ти
че
ск
ой

им
м
ер
си
и
[1
40
3]

Э
м
ал
ь

Д
ен
ти
н

85
6

85
6

n
g

=
1,
62

(0
,0
2)

n
g

=
1,
50

(0
,0
2)

О
К
Т
,
м
ет
од

оп
ор
но
го

зе
рк
ал
а
[6
35
]

Э
м
ал
ь

Д
ен
ти
н

85
0

85
0

n
g

=
1,
65

n
g

=
1,
54

О
К
Т
[1
40
8]

Н
ог
от
ь
че
ло
ве
ка

∗
85
0

n
g

=
1,
51

О
К
Т
[1
40
8]
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Т
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б
л
и
ц
а
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ро
до
лж
ен
ие
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Б
ио
тк
ан
ь

λ
,
нм

n
,
n
g

П
ри
м
еч
ан
ия

В
ол
ос

че
ло
ве
ка

Б
рю

не
т

Ш
ат
ен

Р
ы
ж
ий

Б
ло
нд

ин
С
ед
ею

щ
ий

С
ед
ой

85
0

85
0

85
0

85
0

85
0

85
0

n
g

=
1,
59

(0
,0
8)

n
g

=
1,
58

(0
,0
6)

n
g

=
1,
56

(0
,0
1)

n
g

=
1,
57

(0
,0
1)

n
g

=
1,
58

(0
,0
1)

n
g

=
1,
58

(0
,0
1)

О
К
Т
[1
40
6]

П
ря
ди

во
ло
с
че
ло
ве
ка

40
0–

60
0

40
0–

60
0

40
0–

60
0

40
0–

60
0

40
0–

60
0

40
0–

60
0

1,
45

(3
04

нм
,
0,
6
%
)

1,
46

(2
99
,5

нм
,

0,
1
%
)

1,
47

(3
08
,7

нм
,

0,
8
%
)

1,
46

(2
73
,7

нм
,

2,
2
%
)

1,
50

(3
27
,5

нм
,

4,
7
%
)

1,
50

(3
59
,7

нм
,

5,
7
%
)

Э
лл

ип
со
м
ет
ри
я,

зн
ач
ен
ия

за
ви
ся
т
от

то
лщ

ин
ы
сл
оя

ш
ер
ох
ов
ат
ос
ти

по
ве
рх
но
ст
и
ку
ти
ку
л
(о
т
30
4
до

35
9,
7
нм

)
и
вк
лю

че
ни

й
во
зд
ух
а
(о
т
0,
6
до

5,
7
%
)

[1
42
2]

Ц
ел
ьн
ая

кр
ов
ь
че
ло
ве
ка

63
3

1,
40
0
(0
,0
06
)

В
О
Р
[2
48
]

48
8

63
2,
8

10
79
,5

13
41
,4

1,
39
5
(0
,0
03
)

1,
37
3
(0
,0
04
)

1,
36
3
(0
,0
04
)

1,
36
0
(0
,0
05
)

Л
Р
[1
35
7]

Ц
ел
ьн
ая

кр
ов
ь
че
ло
ве
ка
:

0
%
-й

во
дн

ы
й
ра
ст
во
р

20
%
-й

во
дн

ы
й
ра
ст
во
р

40
%
-й

во
дн

ы
й
ра
ст
во
р

60
%
-й

во
дн

ы
й
ра
ст
во
р

Н
ер
аз
ба
вл
ен
на
я
кр
ов
ь
(э
кс
тр
ап
ол
яц
ия
)

63
3

63
3

63
3

63
3

63
3

1,
34

1,
35

1,
35

1,
36

1,
38

Р
ав
но
ст
ор
он
ня
я
по
ла
я
пр
из
м
а
[1
35
4]
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Измерения преломляющей способности ряда сильно рассеивающих биотканей
и крови были выполнены на длине волны 633 нм при помощи волоконно-оптиче-
ского рефрактометра, схематически показанного на рис. 7.9 [248]. Метод измерения
основан на простом факте, что световой конус, выходящий из оптического ВС,
зависит от показателей преломления вещества оболочки и сердцевины (кварц) ВС,
а также среды, куда световой конус выходит. Оболочка ВС с диаметром сердцевины
1 мм частично удалялась и вместо нее служила исследуемая биоткань, показатель
преломления которой нужно было измерить. Свет проходя этот участок, выходил
по сердцевине в окружающее воздушное пространство. При известных показателях
преломления для воздуха (n0) и кварцевой сердцевины (nq), наряду с распределе-
нием интенсивности выходящего света по углам (θ), измеряемого на выходе ВС,
из выражения для числовой апертуры ВС можно вывести следующую формулу для
определения показателя преломления биоткани (n) [248]:

n =
{
n2q − [n0 sin θ]2

}1/2
. (7.30)

С применением этого простого, но достаточно чувствительного метода, было
обнаружено, что наибольшим показателем преломления (1,455) обладает жировая
ткань, затем идет ткань почки (1,418), мышечная ткань (1,410), кровь и селезенка
(1,400) [248]. Наименьший показатель преломления был найден у ткани легких
и печени (1,380 и 1,368, соответственно) [248]. Оказалось также, что гомогенизация
биоткани не влияет существенно на показатель преломления (изменение не превос-
ходит ошибку измерений, равную 0,006), в то время как коагулированная биоткань
имеет более высокие показатели преломления, чем нативная (например, для яичного
белка n меняется от 1,321 до 1,388). Более того, имеется тенденция к убыванию
показателя преломления с ростом длины волны от 390 до 700 нм (например, для
мышечной ткани быка в пределах от 1,42 до 1,39), что также характерно для
большинства небиологических веществ.

Экспериментальные значения среднего показателя преломления для некоторых
биотканей, измеренные на отдельных длинах волн, представлены в табл. 7.6.

Принцип полного внутреннего отражения при освещении лазерным пучком также
используется для измерений рефракции биотканей и крови [1357, 1358, 1375–1378].
Схема лазерного рефрактометра показана на рис. 7.10 [1357]. Тонкий слой био-
ткани служит прослойкой между двумя прямоугольными призмами, изготовлен-
ными из стекла ZF5 с высоким показателем преломления n0 = 1,70827 с углом
α = 29◦55′41,4′′. Для падающего лазерного пучка, поляризованного в S-плоскости,
справедливо следующее выражение для среднего показателя преломления биотка-
ни [1357]:

n = sin it · cosα+ sinα · [n20 − sin2 it
]1/2

, (7.31)

где угол падения it, соответствующий полному внутреннему отражению, является
измеряемым параметром.

Результаты измерений, выполненных авторами работы [1357] для образцов све-
жих биотканей животных и крови человека на четырех лазерных длинах волн 488,
632,8, 1079,5 и 1341,4 нм при комнатной температуре, были представлены в виде
дисперсионного уравнения Коши как

n = A+B · λ−2 + C · λ−4, (7.32)

где длина волны λ выражена в нанометрах, значения коэффициентов Коши пред-
ставлены в табл. 7.7. Измеренные средние значения со стандартными отклонениями
для четырех длин волн представлены в табл. 7.6. Образцы мышечной ткани свиньи
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Рис. 7.10. Схема лазерного рефрактометра на основе принципа полного внутреннего отраже-
ния [1357]

Т а б л иц а 7.7
Значения коэффициентов Коши в дисперсионном уравнении (7.32) [1357]

Биоткань A B · 10−3 C · 10−9

Мышечная ткань свиньи‖ 1,3694 0,073223 1,8317

Мышечная ткань свиньи⊥ 1,3657 1,5123 1,5291

Жировая ткань свиньи 1,4753 4,3902 0,92385

Тонкий кишечник 1,3563 4,3905 0,92379

Мышечная ткань овцы‖ 1,3716 5,8677 0,43999

Мышечная ткань овцы⊥ 1,3682 8,7456 −0,16532

Цельная кровь человека 1,3587 1,4744 1,7103

Плазма крови человека 1,3194 14,578 −1,7383

(или овцы), помеченные значками ‖ и ⊥, — это одни и те же образцы с волокнами,
ориентированными параллельно и перпендикулярно границе раздела соответственно.

Выражение для показателя преломления плазмы крови человека, полученное в
работе [1357], было экстраполировано на диапазон длин волн от 400 до 1000 нм
в виде [1009, 1359]:

nbp(λ) = 1,3254 + 8,4052 · 103λ−2 − 3,9572 · 108λ−4 − 2,3617 · 1013λ−6. (7.33)

Для моделирования поведения показателя преломления биоткани, крови и их
компонентов можно использовать замечательное свойство белков: все водные раство-
ры различных белков равных концентраций имеют примерно одинаковый показатель
преломления npw [1360]. Более того, показатель преломления меняется почти линей-
но с ростом концентрации Cp:

npw(λ) = nw(λ) + βp(λ) · Cp, (7.34)

где nw — показатель преломления воды, а βp — удельный коэффициент рефракции
белка; Cp измерено в граммах на 100 мл (г/дл). Например, показатель преломле-
ния цитоплазмы эритроцита человека, определяемый внутриклеточным раствором
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гемоглобина, можно найти из этого уравнения при βp = 0,001942 для длины волны
589 нм; т. е. при нормальной концентрации гемоглобина в цитоплазме 300–360 г/л по-
казатель преломления эритроцита nRBC = 1,393–1,406 [48]. Поскольку коэффициент
рассеяния крови, который определяется главным образом показателем преломления
гемоглобина, незначительно зависит от длины волны в диапазоне 580–800 нм [48],
это значение βp можно использовать для оценки показателя преломления растворов
гемоглобина и в ближнем ИК-диапазоне. Значения удельного коэффициента рефрак-
ции βp для других белков, измеренные с помощью рефрактометра Аббе на длине вол-
ны 589 нм представлены в табл. 7.8 [1360]. Другими материалами, представляющими
биологический интерес, являются карбогидраты, липоиды и соединения нуклеиновых
кислот. Первые два из них имеют низкие значения β в пределах 0,0014–0,0015,
а нуклеиновые кислоты — более высокие значения 0,0016–0,0020 [1360].

Т а б л иц а 7.8
Значения инкремента удельной рефракции βp, измеренные рефрактометром Аббе на длине

волны 589 нм для белков [1360]

Белок βp, дл/г

Общая сыворотка крови (человека) 0,00179

Эуглобулин 0,00183

Псевдоглобулин 0,00181

Общий альбумин 0,00181

Рекристаллизованный альбумин 0,00181

Липопротеин 0,00170–0,00171

Гемоцианин: улитка (Helix)
осьминог (Octopus)
краб (Carcinus)

0,00179
0,00184
0,00187

Ячный альбумин 0,001813

CO гемоглобин овцы 0,001945

Глобин быка 0,00178

CO гемоглобин быка 0,00193–0,00195

Зависимость удельного коэффициента рефракции от степени оксигенации натив-
ного раствора гемоглобина βHb (λ), нормированного на показатель преломления воды
nw(λ) (см. формулу (7.34)), представлена в табл. 7.9 [1380]. Ошибка измерений, кото-
рая включает ошибку определения концентрации гемоглобина и показателя прелом-
ления, составляет ±0,00003. Следовательно, можно получить средний постоянный
нормированный удельный коэффициент рефракции, равный (βHb/nw) = 0,00199 дл/г
для спектральных областей 310–355 нм и 500–1100 нм, поскольку стандартное от-
клонение усредненного значения (βHb/nw) в этих областях равно ±0,000036 и нахо-
дится в тех же пределах, что и ошибка определения (βHb/nw) для фиксированной
длины волны.

Спектральные зависимости показателя преломления окси- и деоксигемоглобина
в диапазоне длин волн 450–820 нм были получены в работе [1391]. Эти и более
поздние работы [225, 1325, 1362, 1393, 1394] используют спектральные измерения
поглощения (см. рис. 7.11) и преобразование полученной мнимой части комплексного
показателя преломления (см. соотношения (3.16) и (3.17)) в его действительную
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Та б л иц а 7.9
Зависящие от длины волны значения инкремента удельной рефракции гемоглобина βHb(λ),
нормированные на показатель преломления чистой воды nw(λ) (см. формулу (7.34)) с ошибкой
±0,00003; раствор оксигенированного нативного гемоглобина; измерения френелевского отра-
жения с использованием модифицированного спектрометра с интегрирующей сферой [1380]

Длина
волны,
нм

βHb(λ)

nw(λ)
,

дл/г

Длина
волны,
нм

βHb(λ)

nw(λ)
,

дл/г

Длина
волны,
нм

βHb(λ)

nw(λ)
,

дл/г

Длина
волны,
нм

βHb(λ)

nw(λ)
,

дл/г

250 0,002210 350 0,001989 450 0,002156 620 0,001964

260 0,002105 360 0,001983 460 0,002109 640 0,001954

270 0,002048 370 0,001860 470 0,002078 680 0,001970

280 0,002044 380 0,001774 480 0,002056 760 0,001958

290 0,002047 390 0,001694 490 0,002033 800 0,001939

300 0,002020 400 0,001664 500 0,002005 840 0,001935

310 0,001998 410 0,001799 520 0,001983 900 0,001998

320 0,002007 420 0,002117 540 0,001981 980 0,002017

330 0,002021 430 0,002273 560 0,001992 1060 0,002040

340 0,002010 440 0,002210 580 0,002004 1100 0,002056

Рис. 7.11. Спектры поглощения деокси- и оксигемоглобина: — εdλ, pH = 5,5–9,5; — εoλ,
pH = 5,5–10,0 [1311]

часть с использованием соотношений Крамерса–Кронига [225, 1325, 1362, 1391,
1393–1395]. Эти соотношения вытекают из принципа причинности, который требует,
чтобы действительная и мнимая части комплексного показателя преломления полу-
чались друг из друга преобразованием Гильберта как

n′ (ν̃) − 1 = Hi [n′′ (ν̃)],

n′′ (ν̃) = Hi−1 [n′ (ν̃) − 1],
(7.35)
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где ν̃ = 1/λ. Таким образом, исходная формула для определения n′(λ) на основе
измерения μa(λ) = (4π/λ)n′′(λ) выглядит как

n′(ν̃) = 1 + 2
π

∞∫

0

n′′(ν̃′)ν̃′ dν̃′

(ν̃′)2 − (ν̃)2
. (7.36)

Из этого соотношения следует, что для вычисления показателя преломления для
одной длины волны λ = 1/ν̃ нужно знать спектр поглощения во всем интервале [0,
∞], что является проблемой. Другая проблема состоит в проведении интегрирования
в окрестности интересующей нас длины волны. Для преодоления этих трудностей
можно определить подходящие граничные условия для конечного интеграла, а также
использовать аналитическое продолжение экспериментальных данных перед интегри-
рованием, либо разложение экспериментальных данных в ряд [225, 1325, 1362, 1391].
Для численного интегрирования в уравнении (7.36) необходимо выбрать нужный
шаг интегрирования и симметричную область вокруг интересующего нас значения
ν̃ = 1/λ [1362, 1391]. При использовании метода разложения в ряд спектр n′′ можно
представить как сумму нескольких функций, имеющих пики, обычно гауссовой
или лоренцовой формы, которые соответствуют полосам поглощения в измеряемой
спектральной области [1325, 1362]. Поскольку преобразование Гильберта линейно,
спектр показателя преломления в этом случае есть просто сумма соответствующих
преобразований Гильберта указанных функций. Хэммер и др. [1325] и Боровой
и др. [225] использовали этот подход для определения показателя преломления
эритроцитов в диапазоне длин волн от 400 до 1000 нм, а Фабер и др. [1362] про-
делали такой анализ в области длин волн от 250 до 1000 нм для оксигенированного
и деоксигенированного гемоглобина. Эти данные представлены на рис. 7.12.

Рис. 7.12. Спектральные зависимости показателя преломления (действительная часть) для:
1 — эритроцитов, 100% оксигенация гемоглобина со средней концентрацией его в эритроцитах
340 г/л [225, 1325]; 2 — оксигенированного (100%) гемоглобина; и 3 — дезоксигенированного
гемоглобина при концентрации 140 г/л, что соответствует средней концентрации гемоглобина

в цельной крови [1362]

В работе [1394] показано, что использование соотношения Крамерса–Кронига
при восстановлении спектральной функции показателя преломления водного рас-
твора гемоглобина в диапазоне от 250 до 1000 нм, дает отличные результаты при
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Рис. 7.13. Схема рефрактометра с полой призмой для измерения показателя преломления крови
и других биологических жидкостей [1354]

обязательном учете дисперсионных свойств растворителя, в данном случае воды.
Это хорошо подтвердили результаты прямых измерений показателя преломления
гемоглобина [1379, 1380, 1384]. Отметим, что в работе [1384] использовался про-
мышленный цифровой многоволновый рефрактометр DSR-α (Schmidt & HaenschTM,
Германия), с девятью длинами волн, охватывающими весь видимый диапазон: 401,5,
435,8, 486,1, 546,1, 587,6, 589,3, 632,8, 656,3 и 706,5 нм. Отметим также, что при
измерениях на отмытых эритроцитах влияние рассеяния света на спектральные
характеристики гемоглобина значительно, однако правильный выбор геометрии экс-
перимента и последующая обработка данных с использованием теории Ми может
существенно улучшить качество получаемой информации [1393].

Для учета вклада в дисперсию в интересующем нас диапазоне (видимом и ближ-
нем ИК) от полос поглощения, лежащих в УФ- и дальнем ИК-диапазонах, нужно
обеспечить абсолютные измерения показателя преломления по крайней мере на
одной длине волны внутри исследуемого спектрального диапазона, но вдали от полос
поглощения. Такие измерения могут дать опорные данные и возможны, например,
с применением рефрактометра Аббе для растворов гемоглобина или метода ОКТ для
цельной крови [1362, 1384, 1387, 1388]. Другой метод, в принципе позволяющий
измерить показатель преломления крови и других биологических жидкостей на
нескольких отдельных длинах волн, схематически показан на рис. 7.13. В этом ме-
тоде в качестве рефрактометра используется равносторонняя полая призма с малым
углом (10 град), склеенная из тонких кварцевых пластинок, а в качестве рабочего
алгоритма следующее выражение для вычисления показателя преломления [1354]:

n =
sin
(

A + δm

2

)
sin
(

A

2

) , (7.37)

где A — угол при вершине призмы, а δm — угол минимального отклонения.
Поляризационный интерференционный микроскоп Номарского успешно исполь-

зовался для измерений показателя преломления фиксированных и интактных высу-
шенных эритроцитов, взятых у здоровых людей и больных диабетом [1389]. Было
показано, что для интактных эритроцитов при физиологическом pH = 7,3 гипергли-
кирование гемоглобина приводит к более высокому показателю преломления, в мак-
симуме он возрастал от 1,55 до 1,65 для больных диабетом. Сначала рост, затем
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последующее насыщение зависимости и даже некоторое уменьшение показателя
преломления растворов гемоглобина или цельной крови с увеличением концентрации
глюкозы были обнаружены в ходе измерений методом ОКТ [1387, 1388]. Результаты
для раствора гемоглобина при концентрации 140 г/л, характерной для крови при
нормальных физиологических условиях, показаны на рис. 7.14.

Рис. 7.14. Экспериментальные и реконструированные данные по изменению показателя пре-
ломления гемоглобина человека при увеличении концентрации глюкозы в растворе [1388].
OCT-рефрактометр работает на средней длине волны 820 нм, концентрация гемоглобина
140 мг/л при pH = 7,3. 1 — Исходные данные; 2 — данные, рассчитанные с помощью
соотношений (7.38) и (7.39) для невзаимодействующих гемоглобина и глюкозы; 3 — рекон-
струированный на основе соотношения (7.40) показатель преломления гликированной фракции

гемоглобина

Согласно соотношению (7.34), начальный показатель преломления раствора ге-
моглобина с концентрацией 140 г/л в воде с нулевой концентрацией глюкозы на
длине волны 820 нм должен составлять nHb140 = 1,355. При оценке вклада глюкозы
в средний показатель преломления раствора в предположении отсутствия взаимодей-
ствия гемоглобина с молекулами глюкозы взвешенное среднее значение показателя
преломления (см. формулу (3.2)) раствора глюкозы в воде, nglw, и гемоглобина, nHb,
вычисляется по формуле

nHb+ gl = fglwnglw + (1− fglw)nHb, (7.38)

где fglw — объемная доля раствора глюкозы. В экспериментах объемная доля рас-
твора глюкозы поддерживалась постоянной и равной fglw = 0,86, что соответствует
концентрации гемоглобина 140 г/л (14%). В этом уравнении присутствует показатель
преломления сухого гемоглобина nHb. Значение nglw можно вычислить с помощью
выражения [238, 467, 468]:

nglw = nw + 1,515 · 10−6 · Cgl, (7.39)

где Cgl — концентрация глюкозы в мг/дл. Поскольку nw можно найти для длины
волны 820 нм из выражения (6.5) как nw = 1,328, а Cgl известно, то nglw можно
вычислить для каждой концентрации глюкозы.
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Показатель преломления гемоглобина nHb можно вычислить с помощью выраже-
ний (7.34) и (7.38), когда концентрация глюкозы равна нулю. Из выражения (7.34)
следует, что nHb140 = 1,355, тогда из выражения (7.38), nHb140 = fwnw + (1− fw)nHb,
и для fw = 0,86 и nw = 1,328, nHb = 1,521, что вполне коррелирует с эксперимен-
тальными данными по показателю преломления сухих эритроцитов крови здорового
человека [1389]. Следовательно, nHb+gl можно найти для раствора с различной
концентрацией глюкозы и постоянной концентрацией гемоглобина. Как следует из
выражения (7.38), средний показатель преломления для невзаимодействующих моле-
кул при увеличении концентрации глюкозы в 10 раз (от 40 до 400 мг/дл) вызывает
лишь небольшое линейное увеличение показателя преломления от 1,355 до 1,356
(см. линейную зависимость 2 на рис. 7.14).

Напротив, экспериментальные данные показывают, что показатель преломления
раствора гемоглобина при увеличении концентрации глюкоза от 40 до 400 мг/дл
меняется более эффективно, а именно от 1,355 до 1,361 (кривая 1 на рис. 7.14).
Такой характер зависимости, а именно существенное увеличение показателя пре-
ломления, насыщение зависимости и последующий ее спад, можно отнести на счет
взаимодействия молекул глюкозы и гемоглобина, когда возникают различные формы
гликированного гемоглобина с новыми молекулярными структурами и оптическими
свойствами [1396]. Объемная доля гликированного гемоглобина (GHb) в крови
больных диабетом линейно зависит от средней концентрации свободной глюкозы
в плазме крови (MBG) и описывается следующим эмпирическим выражением [1396]:

fGHb = 2,7 · 10−4 MBG (мг/дл) + 0,058. (7.40)

Это соотношение позволяет реконструировать показатель преломления гликиро-
ванной части полного гемоглобина с использованием общего соотношения (7.38).
Окончательный результат этой реконструкции представлен кривой 3 на рис. 7.14. Для
понимания поведения показателя преломления гликированного гемоглобина можно
использовать классическую теорию дисперсии в конденсированной среде. Эта теория
дает следующую формулу для показателя преломления [1397]:

n = 1 + αN
q2

M
, (7.41)

где α — коэффициент, зависящий от длины волны, N — число молекул, q и M —
заряд и масса заряда молекулы, способного к колебаниям на частоте собственных
колебаний под действием света. Из этого уравнения следует, что показатель прелом-
ления гемоглобина является квадратичной функцией заряда и обратно пропорцио-
нален массе заряда молекулы. Каждый белок имеет несколько различных боковых
групп (R), которые определяют заряд молекулы. Как следует из работы [1389], заряд
R-группы молекулы гемоглобина может быть увеличен при связывании глюкозы, но
одновременно при гликировании возможно увеличение массы заряда гемоглобина,
что уменьшает показатель преломления. Эти факты, по-видимому, могут объяснить
изменения показателя преломления, полученные в экспериментах. При концентраци-
ях глюкозы от 40 до 200–300 мг/дл влияние увеличения заряда R-группы молекул
гликированного гемоглобина больше, чем увеличения массы заряда, и показатель
преломления растет. При концентрациях глюкозы выше 200–300 мг/дл из-за су-
щественного роста M и насыщения заряда зависимость показателя преломления
насыщается и даже спадает с ростом концентрации глюкозы.

На изменения показателя преломления могут также влиять некоторые другие
факторы, такие как насыщение гемоглобина кислородом (см. рис. 7.13) [1361, 1362]
и/или возрастание сродства гемоглобина к кислороду при увеличении концентрации
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глюкозы (увеличение сродства до 200% было обнаружено авторами работы [1398]
при концентрации глюкозы порядка 15–20 мМ).

Поскольку показатель преломления компонентов биоткани и крови определяет их
рассеивающие свойства, измерения параметров рассеяния могут быть использованы
для оценки показателей преломления компонентов биоткани и крови и их средних
значений [1292, 1310, 1368–1373, 1383, 1386, 1393, 1399–1401]. Обсудим это более
детально [1399]. Для монодисперсной системы сферических рассеивателей приведен-
ный коэффициент рассеяния можно описать следующим выражением, записанным
в более общем виде, чем выражение (7.27):

μ′
s = N0πaF (fs)Qs(ns,n0, a,λ)(1− g ), (7.42)

где N0 — число рассеивающих частиц в единице объема, a — их радиус, F (fs) —
функция, учитывающая плотность упаковки частиц, fs — объемная доля рассеи-
вающих частиц, ns — их показатель преломления, n0 — показатель преломления
базового материала, λ — длина волны, а Qs и g — факторы эффективности и анизо-
тропии рассеяния, рассчитываемые по теории Ми [129, 212, 214].

Определение приведенного коэффициента рассеяния образца биоткани на основе
измерений, например методом интегрирующей сферы, и использования соответству-
ющих инверсных алгоритмов (обратный метод добавления–удвоения или Монте-
Карло), а также оценка среднего радиуса и показателя преломления рассеивателей
на одной из длин волн, позволяют решить обратную задачу и реконструировать
спектральную зависимость показателя преломления рассеивателей при заданной
спектральной зависимости показателя преломления базового материала [1399]. Ана-
логичные измерения и теоретические оценки, проделанные для образца биоткани до
и после продолжительного выдерживания в физиологическом растворе или другой
биологически совместимой жидкости с известными оптическим характеристиками,
позволяют рассчитать спектральные зависимости показателя преломления как рас-
сеивателей, так и базового материала.

Рассмотрим несколько примеров. Основными рассеивателями в склере глаза че-
ловека являются длинные коллагеновые волокна, имеющие широкий разброс диамет-
ров со средним значением 100 нм. Волокна квазислучайным образом упорядочены
в пучки (см. гл. 3) [769, 1402]. Характерная структура распределения по размерам
и многочисленные пересечения пучков волокон позволяют приближенно описать эту
рассеивающую систему как монодисперсную систему сферических рассеивателей
с эквивалентным радиусом Ми, равным 250 нм, и одинаковыми спектральными
свойствами материала. Аналогичный подход был использован при нахождении эк-
вивалентного радиуса Ми рассеивателей, формирующих спектр отражения in vivo
кожи, рассеивающие свойства которой определяются дермой, также состоящей из
квазислучайно упорядоченных пучков волокон (фиброзная соединительная ткань)
(см. соотношения (3.31) и (3.32)).

С использованием экспериментально найденной спектральной зависимости при-
веденного коэффициента рассеяния и с учетом длительного помещения образца
склеры в физиологический раствор, в результате чего интерстициальная жидкость
была замещена физиологическим раствором, показатель преломления которого почти
такой же, как у воды, была реконструирована спектральная зависимость показателя
преломления рассеивателей [1292, 1400]. Для реконструкции использовалась спек-
тральная зависимость для воды, описываемая соотношением (6.5). Окончательным
результатом реконструкции явилась приближенная формула для расчета показателя

13 В.В. Тучин
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преломления материала эффективных рассеивателей склеры в спектральном диапа-
зоне от 400 до 800 нм:

ns(λ) = 1,4389 + 1,5880 · 104λ−2 − 1,4806 · 109λ−4 + 4,3917 · 1013λ−6. (7.43)

Фактически это дисперсионное соотношение должно быть близко к спектральной
зависимости показателя преломления гидратированного коллагена, поскольку 75%
сухого веса склеры приходится на коллаген [769]. Рассчитанное значение показателя
преломления гидратированного коллагена склеры (68% содержания воды в строме)
n = 1,474 [238], соответствующее прямым измерениям рефракции для склеры на
длине волны 589 нм [769], хорошо согласуется со значением, вычисленным с помо-
щью полуэмпирического соотношения (7.43).

Аналогичный анализ экспериментальных данных по рассеивающим свойствам
кожи человека в спектральном диапазоне от 400 до 700 нм позволяет реконструиро-
вать спектральные зависимости показателей преломления как материала эффектив-
ных рассеивателей nss(λ), так и базового материала (интерстициальной жидкости)
nsi(λ) [1292]:

nss(λ) = 1,4776− 1,7488 · 104λ−2 + 6,7270 · 109λ−4 − 3,3390 · 1014λ−6, (7.44)

nsi(λ) = 1,3510 + 2,1342 · 103λ−2 + 5,7893 · 108λ−4 − 8,1548 · 1013λ−6. (7.45)

Используя закон Глэдстоуна и Дейла (3.1) и эти выражения, можно получить
дисперсионную формулу для кожи в виде [1292]

nskin(λ) = 1,3090− 4,3460 · 102λ−2 + 1,6065 · 109λ−4 − 1,2811 · 1014λ−6. (7.46)

Это более точная формула для показателя преломления кожи, чем формула (7.29),
которая была получена из простейших предположений о модели кожи как смеси воды
и белка с показателем преломления, не зависящим от длины волны.

Для оптики биотканей важно знать дисперсионные свойства меланина, который
содержится в коже, волосах, склере и радужной оболочке глаза, а также других
биотканях. Гранулы меланина являются основными рассеивающими назад частица-
ми, которые влияют на сигнал ОКТ и спектры отражения, снятые от поверхности
кожи с высоким пространственным разрешением. Спектроскопические исследования
водных суспензий меланина и определение среднего радиуса частиц посредством
электронной микроскопии позволяют решить обратную задачу и реконструировать
зависимость показателя преломления от длины волны для частиц меланина в диапа-
зоне от 350 до 800 нм [1292, 1401]:

nM (λ) = 1,6840− 1,8723 · 104λ−2 + 1,0964 · 1010λ−4 − 8,6484 · 1014λ−6. (7.47)

Оригинальный метод для измерения показателя преломления дентина зуба, ос-
нованный на оптической иммерсии и использующий тубулярную структуру дентина,
был предложен в работе [1403]. Образцы дентина свежераспиленного зуба после
обработки с удалением органических компонентов изнутри тубул заливались им-
мерсионными жидкостями с различными показателями преломления. Показатель
преломления жидкости подбирался таким образом, чтобы рассеяние света образцом
было минимально. Это значение и принималось за усредненный показатель пре-
ломления материала межтубулярного пространства дентина зуба, который оказался
равным, n0 = 1,553± 0,001 для видимой области спектра.

Другой метод, основанный на измерении временной задержки сверхкоротких оп-
тических импульсов, был использован для оценки показателя преломления здоровой
и опухолевой (злокачественной) ткани молочной железы [31]. Для известной толщи-
ны образца биоткани измерение временного сдвига Δt пика прошедшего биоткань
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импульса, по сравнению с временной задержкой этого импульса в слое воздуха
той же толщины, можно вычислить средний фазовый показатель преломления n
образца биоткани. Поскольку такие сдвиги очень малы, то для измерений нужно
использовать очень короткие импульсы, спектр которых уже содержит большое число
длин волн, что требует учета материальной дисперсии (dn/dλ) и введения группового
показателя преломления среды

ng = n− λ
(
dn

dλ

)
. (7.48)

Временная задержка импульса в образце биоткани толщиной d равна [31]

Δt = d

c0
(ng1 − ng2), (7.49)

где c0 — скорость света в вакууме; ng1 — эффективный (средний) групповой показа-
тель преломления биоткани, а ng2 — групповой показатель преломления однородной
опорной среды (воздуха). Эффективный групповой показатель преломления биоткани
равен

ng1 = fsngs + (1− fs)ng0, (7.50)

где fs — объемная доля рассеивающих частиц в биоткани, ngs — групповой по-
казатель преломления базового материала биоткани. Значения фазового показателя
преломления двух образцов здоровой (d = 0,8 мм) и патологической (d = 0,85 мм)
ткани молочной железы были определены как n = 1,403 для здоровой и 1,431 для
злокачественной опухолевой ткани [31].

Динамические и пространственно-ограниченные ОКТ-измерения показателя пре-
ломления и коэффициентов рассеяния биотканей и крови очень важны для мони-
торинга физиологических изменений в живых тканях [1300–1302, 1305–1307, 1309,
1331–1341, 1361, 1362, 1387, 1388]. Основные принципы и приложения ОКТ описаны
в главах 8 и 14. ОКТ обеспечивает возможность простых и прямых измерений
показателя преломления как in vitro, так и in vivo [635, 1301, 1302, 1331–1341,
1361, 1362, 1387, 1388, 1404–1418]. Диапазон по глубине, в пределах которого полу-
чают ОКТ-изображения, определяется оптической длиной пути Δzopt между двумя
точками вдоль направления в глубь среды. Поскольку используется широкополосный
источник света, оптическая длина пути пропорциональна групповому показателю
преломления ng и геометрической длине пути Δz [1282]:

Δzopt = ngΔz. (7.51)

Обычно ng ≈ n. Это простое соотношение верно для однородной среды и может
быть использовано в исследованиях in vitro, когда известна геометрическая толщина
образца биоткани Δz.

Иногда требуется одновременно измерять и показатель преломления, и толщину
образца биоткани [1405, 1407, 1413]. В этом случае в пробном плече интерферометра
устанавливается стационарное зеркало и определяется его геометрическое положение
в предположении, что групповой показатель преломления воздуха равен единице
(z1). Затем образец биоткани с неизвестными показателем преломления ng и толщи-
ной d должен быть помещен перед зеркалом в пробном плече. Появятся два пика
от передней (z2) и задней (z3) поверхностей образца, расстояние между которыми
равно оптической толщине образца (см. соотношение (7.51)), а положение зеркала

13*



388 Гл. 7. Методы и алгоритмы для измерения оптических параметров

(z4) будет сдвинуто на (ng − 1)d из-за присутствия образца, у которого групповой по-
казатель преломления больше, чем у воздуха. Таким образом, расчет геометрической
толщины и группового показателя преломления происходит следующим образом:

d = (z3 − z2) − (z4 − z1); ng = (z3 − z2)/d. (7.52)

Для измерения in vivo показателя преломления биоткани был предложен [1407]
и развит в работах [1301, 1302, 1408–1412] ОКТ-метод с переменным фокусом,
в котором измеряется сдвиг фокуса объектива вдоль оптической оси за счет распро-
странения света в биоткани. Для определения показателя преломления необходимо
совпадение максимумов интерференционной картины с пространственным фокусом,
регистрируемое как максимум сигнала. Необходимо прозондировать по крайней мере
две точки в глубину биоткани для того, чтобы оценить среднее значения пока-
зателя преломления между ними. Обычно производится многошаговое измерение.
Геометрическое среднее показателей преломления для волоконно-линзовой системы
переменного фокуса определяется следующим выражением [1301, 1302]:

ñ = √
ngn = nobj√

1− ΔzL1
ΔzFiber

, (7.53)

где nobj — показатель преломления объектива в пробном плече, ΔzL1 — изменение
положения первой линзы объектива, а ΔzFiber — положение торца волокна в пробном
плече. Разность между фазовым и групповым показателями преломления обычно
мала, всего несколько процентов, и на практике ею пренебрегают (ng ≈ n). Для
кусочно-однородной вдоль направления в глубь среды ОКТ-характеристики необ-
ходимо оценивать ее наклон, ΔzL1/ΔzFiber, при перефокусировке (при этом ΔzL1
настраивается по максимуму сигнала).

Была также предложена бифокальная оптическая когерентная рефрактометрия,
основанная на измерении разности оптических длин пути между двумя фокусами
одновременно [1410, 1411]. Основным достоинством этого метода является отсут-
ствие необходимости физически перемещать линзу объектива или образец в процессе
продольного сканирования. При использовании сравнительно небольших значений
числовой апертуры линзы объектива (NA) в пробном плече отношение двух раз-
ностей оптических длин пути между двумя фокусами: измеренной в среде, Δzf-opt,
и в воздухе, Δzf, описывается выражением [1411]

Δzf-opt
Δzf

≈ ngn
[
1 + 1

2
(NA)2

(
1− 1

n2

)]
. (7.54)

Для типичного значения показателя преломления биоткани n = 1,4 и NA = 0,2
второй член в круглых скобках составляет лишь 1% от величины всего отношения.
Учитывая эту оценку, а также то, что ng ≈ n, можно получить значительно более
простое соотношение, использованное в работе [1301]:

Δzf-opt ≈ n2Δzf. (7.55)

Формулы (7.51)–(7.55), полученные для оценки показателя преломления, подра-
зумевают, что исследуемая среда однородна. Биоткани и кровь являются неодно-
родными средами с сильным рассеянием. Следовательно, эти соотношения должны
быть модифицированы. Например, формула (7.51) должна быть модифицирована
для применения к описанию динамических ОКТ-изображений образцов крови при
ее седиментации (см. рис. 7.15) [1331]. Из ОКТ-изображений слоя цельной крови
в процессе ее седиментации следует, что средний показатель преломления слоя
уменьшается (линия, показывающая отражение от задней стенки кюветы, подни-
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мается со временем и приближается к линии, показывающей верхнюю поверхность
кюветы). Такое поведение можно связать с уменьшением объемного рассеяния из-за
агрегации эритроцитов в процессе седиментации.

Когда показатель преломления рассеивающих частиц ns мало отличается от
показателя преломления базового вещества n0, рассеянное поле Esc(r) в точке r
можно записать в виде следующего итерационного ряда [614]:

Esc(r) = αE1(r) + α2E2(r) + . . . , (7.56)

где
α = ns − n0

2πn0
. (7.57)

Первый член в (7.56) отвечает за акты однократного рассеяния (приближение
Рэлея–Ганса), второй член — за все акты двукратного рассеяния. Значения Esc(r)
в направлении распространения падающего света (в положительном направлении оси
z) образуют «свет, рассеянный вперед». Эта порция рассеянного света добавляется
к падающей волне, слегка изменяя как ее фазу, так и амплитуду, которая может
быть выражена как [614]

exp
[
ik
(
z + L

Δn

n0

)]
, (7.58)

где k = 2π/λ — волновое число, λ — длина волны в среде с показателем преломле-
ния n0, а L — толщина рассеивающей среды. Действительная часть величины Δn
дает изменение фазы прошедшего света, так что она должна быть интерпретирована
как изменение показателя преломления среды из-за рассеяния. Мнимая часть Δn
приводит к экспоненциальному затуханию проходящей волны, вызванному уходом
рассеянного света из проходящего потока.

Показатель преломления среды nΣ есть [614]

nΣ = n0 + Δn = n+ n2 − n2

n
Q(λ/lc), (7.59)

где n определяется показателями преломления компонентов биоткани или крови
(см. соотношение (3.1)); для двухкомпонентной среды эта величина равна

n = fsns + (1− fs)n0, (7.60)

где fs — объемная доля рассеивающих частиц, n2 — среднеквадратичное значение
флуктуаций показателя преломления, Q(λ/lc) учитывает форму рассеивателей и ха-
рактер их агрегации, а lc — длина корреляции случайно распределенных флуктуаций
показателя преломления. В пределе больших корреляционных длин, lc � λ, (крупные
частицы), Q = 1,17, а в пределе малых lc (рэлеевский предел) Q = 0. В случае, когда
флуктуации (неоднородности) показателя преломления принимают форму параллель-
ных цилиндров, Q = 0,67 для больших lc.

В процессе седиментации крови формируется двухфазная система из эритроци-
тов и плазмы. Каждая фаза имеет собственный объем (толщину после сепарации)
и показатель преломления. Обозначим зависящую от времени толщину слоя эрит-
роцитов через H(t), тогда толщина верхнего слоя чистой плазмы равна L − H(t)
(см рис. 7.15). Средний показатель преломления слоя толщины L, содержащего два
слоя с различными показателями преломления можно записать в виде

nsed(t) = L−H(t)

L
n+ H(t)

L
nΣ, (7.61)
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Рис. 7.15. Седиментация крови в кювете толщиной L = 1,1 мм. Динамическое ОКТ-изображе-
ние (λ = 820 нм) образца цельной крови, взятого у здорового добровольца (женщина 35 лет),

слегка разбавленного физиологическим раствором (13%) [1331]

где n и n определяются формулами (7.59) и (7.60). Поскольку nΣ всегда больше n
и процесс седиментации в общем случае выражается как H(t)/L→ Hct (гематокрит
крови), тогда полный показатель преломления должен убывать со временем.

Чтобы описать влияние зависящих от времени изменений показателя прелом-
ления на ОКТ-изображении в процессе седиментации крови, в формуле (7.51) n
нужно заменить на nΣ. Начальный показатель преломления перед седиментацией
можно оценить на основе экспериментального ОКТ-изображения, представленного на
рис. 7.15 для цельной крови, слегка разбавленной физиологическим раствором. Экс-
периментальное значение Δzopt (расстояние между нижней и верхней яркими линия-
ми в нулевой момент времени) равно 1,533 мм, для геометрической толщины кюветы
Δz = 1,1 мм, из соотношения Δzopt ≈ nΣΔz можно найти nΣ = 1,394. Учитывая тот
факт, что показатель преломления цельной крови nb = 1,400, можно оценить ожидае-
мое значение показателя преломления nΣ (t = 0) из nΣ(t = 0) = fbnb + (1− fb)nsaline,
где fb — объемная доля цельной крови в образце, а nsaline — показатель преломления
физиологического раствора. Для fb = 0,87 и nsaline = 1,330 ожидаемое значение
nΣ = 1,391 хорошо согласуется с измеренным значением.

Экспериментальное значение Δzopt, измеренное через 10 мин после начала се-
диментации крови, равно 1,483 мм; таким образом, nsed (t = 10 мин) = 1,348. Учи-
тывая это, из ОКТ-изображения, для которого (L − H)/L = 0,55; H/L = 0,45
и n = fbpnbp + (1− fbp)nsaline = 0,87 · 1,340+ 0,13 · 1,33 = 1,339, можно оценить nΣ по
формуле (7.61) как nΣ = 1,359 и соответствующие флуктуации относительного пока-
зателя преломления слоя по формуле (7.59) как

(
n2 − n2

)
/n ≈ 0,017 для Q = 1,17.

Результаты измерений in vitro и in vivo фазового и группового показателей
преломления биотканей, крови и их композиций с использованием обсужденных
и некоторых других методов представлены в табл. 7.6.



Гл а в а 8

ЭФФЕКТЫ КОГЕРЕНТНОСТИ СВЕТА

ПРИ ВЗАИМОДЕЙСТВИИ ЛАЗЕРНОГО ИЗЛУЧЕНИЯ

С БИОТКАНЯМИ И ПОТОКАМИ КЛЕТОК

В данной главе рассматриваются эффекты когерентности света, сопровождающие
распространение лазерного излучения в биологических тканях и взаимодействие
лазерного излучения с потоками клеток. Эти эффекты включают дифракцию, интер-
ференцию спекл-полей, рассеяние движущимися частицами (эффект Доплера) и т. п.
Обсуждаются принципы спектроскопии квазиупругого рассеяния света, диффузи-
онно-волновой спектроскопии, спекл-визуализации полного поля (спеклоскопии),
конфокальной микроскопии, оптической когерентной томографии и визуализации
с помощью генерации второй гармоники.

8.1. Формирование спекл-структур

Спекл-структуры (или пятнистые структуры) формируются в результате интер-
ференции большого числа элементарных волн со случайными фазами, возника-
ющими при отражении когерентного света от шероховатой поверхности или при
прохождении когерентного света через рассеивающую среду [45, 76, 77, 82, 83,
112, 113, 129, 135, 136, 139, 221, 223, 555, 608, 1423–1459]. Спеклы представляют
собой трехмерную интерференцию, происходящую в каждой точке пространства,
где пересекаются отраженные или прошедшие волны от оптически шероховатой
поверхности или объемных неоднородностей. В общем случае существует два типа
спеклов: субъективные спеклы, которые получаются в пространстве изображений
оптической системы (включая глаз), и объективные спеклы, которые формируются
в свободном пространстве и обычно наблюдаются на экране, расположенном на
некотором расстоянии от объекта. Поскольку большинство биообъектов оптически
неоднородны, освещение их когерентным светом всегда вызывает появление спекл-
структур, которые либо искажают результаты измерений и, следовательно, должны
быть каким-либо образом исключены, либо несут новую информацию о структуре
и движении биообъекта и его компонентов. Здесь мы обсудим, в основном, возмож-
ность извлечения информации из спекл-полей.

Рисунок 8.1 схематически иллюстрирует принципы формирования и распростра-
нения спеклов, сформированных в режиме пропускания и отражения когерентного
света в оптически неоднородной среде, а на рис. 8.2 показана реальная спекл-карти-
на, образованная при пропускании пучка от He:Ne-лазера через тонкий слой образца
эпидермиса человека. Средний размер спекла в дальнем поле оценивается как

dav ∼ λ/ϕ, (8.1)

где λ — длина волны, а ϕ — угол наблюдения.
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Рис. 8.1. Формирование и распространение спеклов (а); наблюдение спеклов (б) и модуляция
интенсивности (в); W — рассеянная волна [1424]

Смещение точки наблюдения по экрану (x) или сканирование лазерного пучка
по объекту с некоторой скоростью v (или эквивалентное движение самого объек-
та относительно лазерного пучка), при котором точка наблюдения остается непо-
движной, приводит к возникновению пространственных или временных флуктуаций
интенсивности рассеянного поля. Эти флуктуации характеризуются средним значе-
нием интенсивности 〈I〉 и стандартным отклонением σI (см. рис. 8.1 б). Сам объект
характеризуется стандартным отклонением σh высоты (глубины) неоднородностей
и длиной корреляции Lc этих неоднородностей (случайного рельефа).

Поскольку многие ткани и клетки являются фазовыми объектами (поглощение
мало, а перераспределение света определяется набегами фазы поля) [77, 257, 263,
267–270, 555, 1373], распространение когерентных пучков в биообъектах можно
описывать в рамках модели случайного фазового экрана (СФЭ) [75]. Амплитудный
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Рис. 8.2. Спекл-структура, возникающая при прохождении пучка излучения He:Ne-лазера
(633 нм) через тонкий образец эпидермиса кожи человека (эпидермальный отрыв кожи)

коэффициент пропускания СФЭ дается выражением

ts(x, y) = t0 exp [−iΦ(x, y)], (8.2)

где t0 — не зависящее от координат амплитудное пропускание; Φ(x, y) — случайный
фазовый сдвиг, вносимый СФЭ в точке (x, y). Такие пространственные флуктуации
фазы могут возникать из-за вариаций показателя преломления n(x, y) или толщины
СФЭ h(x, y) от точки к точке. Для тонких пропускающих и отражающих СФЭ имеем
соответственно:

Φ(x, y) = (2π/λ) [n(x, y) − 1]h(x, y),

Φ(x, y) = (4π/λ)h(x, y).
(8.3)

Фазовые флуктуации рассеянного поля характеризуются стандартным отклонени-
ем σф и длиной корреляции Lф. Вообще говоря, существует два типа СФЭ: слабо
рассеивающие СФЭ (σ2ф � 1) и глубокие СФЭ (σ2ф � 1).

Идеальные условия формирования спеклов, при которых возникают полностью
развитые спеклы, можно сформулировать следующим образом.

1. Когерентный свет освещает диффузную поверхность (или транспарант), харак-
теризуемую гауссовыми изменениями оптической длины ΔL = Δ(nh) с распределе-
нием плотности вероятности

p(ΔL) =
(
2πσ2L

)1/2
exp
[
− (ΔL)2

2σ2
L

]
. (8.4)

2. Стандартное отклонение вариаций рельефа σL � λ; как длина когерентности
света, так и размеры рассеивающей поверхности значительно превосходят разность
оптических длин пути, обусловленную рельефом поверхности, и вклад в результиру-
ющую спекл-картину дает большое число рассеивающих центров.

Статистические свойства спеклов можно разделить на статистику первого и вто-
рого порядка. Статистика первого порядка описывает свойства спекл-полей в каждой
точке. Такое описание обычно использует функцию распределения плотности веро-
ятности интенсивности p(I) и контраст

VI = σI

〈I〉 , σ2I =
〈
I2
〉− 〈I〉2 , (8.5)
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где 〈I〉 и σ2I — средняя интенсивность и дисперсия флуктуаций интенсивности
соответственно. В некоторых случаях используются статистические моменты высших
порядков. Например, в дополнение к контрасту, обычно определяемому как

VI =
(
μ2

μ1

)0,5
, (8.6)

можно ввести параметр асимметрии

Qa = μ3

μ1,5
2

, (8.7)

который дает дополнительную информацию о рассеивающем объекте. Здесь стати-
стические моменты μn определяются как

μn = (N − 1)−1
N∑

j=1

(Ij − μ1)n. (8.8)

Для идеальных условий, когда комплексная амплитуда рассеянного света имеет
гауссову статистику, контраст VI = 1 (развитые спеклы), и функция распределения
вероятности (ФРВ) интенсивности есть экспонента с отрицательным показателем
[223]:

p(I) = 1
〈I〉 exp

(
− I

〈I〉
)
. (8.9)

Таким образом, наиболее вероятное значение интенсивности в соответствующей
спекл-структуре равно нулю, т. е. деструктивная интерференция происходит с наи-
большей вероятностью.

График выражения (8.9) приведен как кривая 1 на рис. 8.3, и можно видеть, что
наиболее вероятный спекл темный. ФРВ интенсивности, описываемая этим выраже-
нием, может возникнуть только за счет интерференции света, который поляризован
одинаковым образом, вследствие чего таким же образом поляризована и вся спекл-
структура [1426–1430, 1450, 1460]. Таким образом, рассеивающая поверхность не
может деполяризовать рассеянный свет. Материалы, в которые свет не проникает
глубоко и рассеивается только однократно, в общем случае создают спекл-структуры
с распределением интенсивности, соответствующим (8.9). С другой стороны, мате-
риалы, в которые свет проникает достаточно глубоко и испытывает многократное
рассеяние, что характерно для многих биологических тканей, деполяризуют интер-
ферирующий свет.

Лазерные спеклы, возникающие от большинства биологических тканей, не яв-
ляются «вполне развитыми» в том смысле, что распределение их интенсивности
отлично от убывающей экспоненциальной зависимости (8.9). Такие спекл-структуры
могут иметь совершенно иную ФРВ интенсивности, лучше всего представляемую
в терминах некогерентной комбинации двух спекл-полей. Действие многих спекл-ин-
терферометров основано на интерференции двух независимых спекл-структур [223,
1425–1429, 1433–1447]. Спекл-структуры могут интерферировать как когерентно,
так и некогерентно. В случае когерентной комбинации статистические свойства
результирующей третьей спекл-структуры остаются принципиально теми же, что
и у двух исходных структур, и в типичном случае следуют (8.9). Однако в случае
некогерентной комбинации двух спекл-полей результирующая ФРВ интенсивности
подчиняется не экспоненциальной статистике (8.9), а распределению [1436]

p(I) = 4I

〈I〉2 exp
(
− 2I
〈I〉
)
. (8.10)
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Рис. 8.3. Теоретические функции распределения плотности вероятности для интенсивности
p(I) полностью развитой спекл-структуры (кривая 1, формула (8.9)) и некогерентной комби-

нации двух спекл-полей (кривая 2, формула (8.10)) [1436]

Форма этого распределения показана как кривая 2 на рис. 8.3. ФРВ интенсивно-
сти спекл-структур от большинства биологических тканей описывается этим выраже-
нием. Причина состоит в следующем: когерентный свет, рассеянный большинством
биологических тканей, создает случайным образом поляризованные спекл-структуры,
и любые две ортогонально поляризованные компоненты рассеянного света некоге-
рентны друг другу. Таким образом, отдельные спекл-структуры от биологических
тканей, которые поляризуют спекл-структуры случайным образом, можно рассмат-
ривать как некогерентную комбинацию двух или более спекл-структур. На рис. 8.4
показана измеренная ФРВ интенсивности спекл-структуры при рассеянии назад от
образца свиной кожи, освещаемой расширенным пучком He:Ne-лазера (633 нм).
Ясно видно, что ФРВ интенсивности рассеянного кожей света в основном следует
формуле (8.10).

Частично развитые спекл-поля характеризуются контрастом VI < 1. Контраст
может быть ниже по следующим причинам.

1. Если к спекл-полю добавляется однородный когерентный фон с интенсивно-
стью Ib, то

VI = (1− ρ2b)
1/2, (8.11)

где ρb = 〈Ib〉/(〈Ib〉+ 〈I〉). Например, с уменьшением шероховатости поверхности (или
степени неоднородности объемного рассеивателя) имеем σ2ф → 0. При этих условиях
сильная зеркальна (нерассеянная) компонента когерентного пучка интерферирует со
спекл-полем. В предельном случае идеально плоской поверхности (однородной среды)
спеклы исчезают, VI = 0.

2. Если появляется однородный некогерентный фон (например, из-за снижения
когерентности источника света или многократного рассеяния в среде), то

VI = 1− ρb. (8.12)

Для гауссовой статистики и гауссовой корреляционной функции фазовых флук-
туаций распространение интенсивности спекл-поля в свободном пространстве вдоль
оси z за СФЭ описывается выражением [75]

σ2I(z) =
σ2

φ

2

{
1 + 1

1 +D2

}
, (8.13)



396 Гл. 8. Эффекты когерентности света при взаимодействии лазерного излучения

Рис. 8.4. Измеренная функция распределения плотности вероятности интенсивности p(I)
спекл-поля при облучении образца кожи свиньи излучением He:Ne-лазера (633 нм) в сравне-
нии с теоретической функцией для некогерентной комбинации двух полей (формула (8.10))

[1436]

где D = zλ/πL2
φ — волновой параметр. Для слабо рассеивающего СФЭ (σ2ф � 1)

контраст спекл-поля всегда меньше единицы. Для глубокого СФЭ (σ2ф � 1) кон-
траст достигает своего максимума в зоне дифракции Френеля (D ≈ 1), когда
zmax = (2π/λ)(L2

φ/σφ), V > 1. Тот факт, что контраст выше единицы, означает
доминирование темных областей в спекл-структуре. Появление максимума флукту-
аций интенсивности объясняется фокусировкой рассеянных волн за СФЭ. В зоне
дифракции Фраунгофера имеем VI → 1.

Распределение интенсивности света, прошедшего через СФЭ, можно представить
в следующем виде [75, 223]:

IΣ(x, y) = Ic(x, y) + Is(x, y). (8.14)

Здесь Ic(x, y) — интенсивность света, прошедшего в направлении вперед (когерент-
ная компонента), а Is(x, y) — интенсивность рассеянной компоненты.

Для рассеянного поля с гауссовой статистикой интенсивность I(0) в центре пучка
и радиус rs рассеянного пучка в плоскости наблюдения определяются следующими
соотношениями:

I(0) ≈ I0(0) exp (−σ2φ), (8.15)

rs ≈ zλ

πLφ
(σ2φ � 1),

rs ≈ zλ

πLφ
σφ (σ2φ � 1),

(8.16)

где I0(0) — интенсивность падающего пучка на его оси.
Как для слабо рассеивающих, так и для глубоких СФЭ, движущихся со скоро-

стью v в направлении, перпендикулярном лазерному пучку радиуса w, время корре-
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ляции флуктуаций интенсивности рассеянного поля задается выражением [1450]

τc ≈
√
2 · w

v
. (8.17)

Это соотношение верно для гауссова падающего пучка, когда плоскость наблюде-
ния лежит в зоне дифракции Фраунгофера.

Для фазовых объектов с σ2ф � 1 и небольшим числом рассеивателей N = w/Lф,
вносящих вклад в поле в некоторой точке в плоскости наблюдения, контраст спекл-
структуры больше единицы [1427]:

VI =
{
1− 2

N
+

σ2
φ

4N
exp
[
2πLφ

λσφ
sin θ

]2}1/2

, (8.18)

где θ — угол наблюдения (угол рассеяния). Заметим, что статистика спекл-поля
в этом случае негауссова и неоднородна (т. е. статистические параметры зависят от
угла наблюдения).

Статистика второго порядка показывает, насколько быстро интенсивность меняет-
ся от точки к точке спекл-структуры, т. е. она характеризует размер и распределение
размеров спеклов в структуре. Статистика второго порядка обычно описывается
с помощью автокорреляционной функции флуктуаций интенсивности,

g2(Δξ) = 〈I(ξ + Δξ)I(ξ)〉, (8.19)

и ее фурье-образа, представляющего спектр мощности случайного процесса, ξ ≡ x
или t — пространственная или временная переменная; Δξ — ее изменение. Угловые
скобки 〈 〉 в формуле (8.19) означают усреднение по ансамблю или по времени.
Для описания сравнительно малых флуктуаций интенсивности удобно использовать
автокорреляционную функцию g̃2 флуктуационной составляющей интенсивности и
соответствующую структурную функцию DI :

g̃2(Δξ) = [〈I(ξ + Δξ) − 〈I〉〉] · [I(ξ) − 〈I〉] , (8.20)

DI(Δξ) =
〈
[I(ξ + Δξ) − I(ξ)]2

〉
,

DI(Δξ) = 2 [g̃2(0) − g̃2(Δξ)].
(8.21)

Для анализа обычно используются нормированные автокорреляционная и струк-
турная функции. Автокорреляционная функция предпочтительна для анализа флук-
туаций интенсивности, вызванных сравнительно крупными неоднородностями рас-
сеивающего объекта. В то же время, структурная функция более чувствительна
к мелкомасштабным колебаниям интенсивности. На рис. 8.5 и 8.6 показаны типичные
автокорреляционные и структурные функции, измеренные для двух типов нормаль-
ной и патологической ткани — эпидермиса кожи и зубной эмали человека [77,
555, 1446]. Эти графики ясно показывают различие в чувствительности указанных
функций к пространственным флуктуациям различного масштаба.

8.2. Интерференция спекл-полей

В общем случае благодаря значительному вкладу объемного рассеяния отражение
лазерного излучения от биологического объекта вызывает формирование частично
развитых спекл-структур со сравнительно малым размером спеклов, отличным от
единицы контрастом и случайной поляризацией света в отдельных спеклах. В эле-
ментарном случае, когда отраженный свет в спекл-структурах сохраняет линейную



398 Гл. 8. Эффекты когерентности света при взаимодействии лазерного излучения

Рис. 8.5. Нормированные автокорреляционные функции флуктуаций интенсивности в спеклах
rI(x) для тонких слоев нормального (а) и псориатического (б и в) эпидермиса человека при

зондировании сфокусированным лазерным пучком [77, 555]

Рис. 8.6. Различие между структурными функциями флуктуаций интенсивности спеклов при
рассеянии сфокусированного лазерного пучка от нормальной (верхняя линия) и пораженной

кариесом (нижняя линия) эмали зуба человека [77, 555]

поляризацию, распределение интенсивности на выходе двухлучевого интерферометра
можно записать как [1447, 1448]

I(r, t) = Ir(r) + Is(r) + 2 [Ir(r)Is(r)]
1/2 |γ11(Δt)| cos {ΔΦI(r) + ΔΨI(r) + ΔΦI(t)},

(8.22)
где Ir(r) и Is(r) — распределения интенсивности опорного и сигнального поля,
соответственно; r — поперечная пространственная координата; γ11(Δt) — степень
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временной когерентности света; ΔΨI(r) — детерминированная разность фаз интер-
ферирующих волн; ΔΦI(r) = ΦIr(r) − ΦIs(r) — случайная разность фаз; и ΔΦI(t) —
зависящая от времени разность фаз, связанная с движением объекта. В частности,
для продольных гармонических колебаний с амплитудой l0 и частотой Ωv имеем

ΔΦI(t) = 4π
λ
l0 sin (Ωvt). (8.23)

В отсутствии спекл-модуляции детерминированная разность фаз ΔΨI(r) отвечает
за формирование регулярных интерференционных полос. В среднем выходной сигнал
спекл-интерферометра достигает своего максимума, когда интерферирующие поля
согласованы по фазе (ΔΨI(r) = const в пределах апертуры приемника), используются
сфокусированные лазерные пучки (формируются спеклы максимального размера) и
приемник с максимальной площадью.

Для фотоприемника большой апертуры, не разрешающего амплитудно-фазовых
пространственных вариаций интерференционного поля, глубину модуляции фото-
электрического сигнала интерферометра с фокусированными пучками можно выра-
зить как [1449]

β =
∣∣∣ sinu
u

∣∣∣, u = π(NA)2Δz

λ
, (8.24)

где NA — числовая апертура объектива в объектном плече спекл-интерферометра
(см. рис. 8.7), Δz — продольное смещение объекта.

Рис. 8.7. Лазерный интерферометр с согласованием волнового фронта [1449]: 1 — He:Ne-лазер
(633 нм); 2 — призма; 3, 4, 5 — объективы; 6 — опорное зеркало; 7 — многослойный объект;
8 — делитель пучка; 9 — фотоприемник; 10 — сканирующая платформа; ГЗЧ — генератор
звуковой частоты; АЦП — синхронизированный аналого-цифровой преобразователь; ПК —

персональный компьютер

8.3. Распространение пространственно-модулированных
лазерных пучков в рассеивающей среде

Для анализа микропрофиля и диагностики формы поверхности, определения сме-
щений шероховатых поверхностей, лазерной анемометрии биологических жидкостей
и задач проточной цитометрии исследуемые объекты облучаются пространственно-
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модулированными лазерными пучками (например, пучками с регулярными интерфе-
ренционными полосами) [5, 22, 76, 77, 472, 555, 1441, 1460–1467]. Интерференци-
онные методы дают возможность получения легко регулируемых, в том числе и ма-
лых, расстояний между полосами пространственной модуляции, ΛI = λ/2θI (θI —
угол между волновыми векторами интерферирующих полей), которые могут быть
сравнимы с размерами неоднородностей объекта. Использование модулированных
пучков с большими расстояниями между полосами интерференции, существенно
превосходящими размеры неоднородностей, приводит к появлению новых корреля-
ционных эффектов в рассеянном поле и, следовательно, также дает возможность
исследовать случайные фазовые объекты с помощью спекл-технологий [472, 555,
1441, 1465–1467]. Интерференционные полосы средней интенсивности, возникающие
в этом случае, имеют контраст, меняющийся вдоль оси распространения света z.
Если диаметр пучка и расстояние между полосами достаточно велики, полосы
модулируют спекл-поле, и эволюция контраста полос средней интенсивности вдоль
оси z определяется статистическими параметрами объекта и расстоянием между
полосами.

Формирование и движение полос обычно обеспечивается с помощью простран-
ственно-временного оптического модулятора [472, 555, 1441, 1465–1467]. Интерфе-
ренционные полосы средней интенсивности регистрируются фотоприемником со ще-
лью, ориентированной вдоль полос. Широкая апертура используется для усреднения
спекл-модуляции рассеянного поля. Глубина модуляции фотоэлектрического сигнала
равна относительному контрасту интерференционных полос:

V I(z)

VI0
= |μ(z)|, (8.25)

где V I(z) — контраст полос средней интенсивности, VI0 — контраст в исходном ла-
зерном пучке, а |μ(z)| — модуль поперечного коэффициента корреляции комплексной
амплитуды рассеянного поля.

Для экспериментального моделирования биотканей и клеточных структур с раз-
личными статистическими свойствами фазовых неоднородностей были разработа-
ны специальные фантом-спеклограммы с плавно меняющимися и осциллирующими
коэффициентами корреляции граничного поля [472, 1441]. На рис. 8.8 представ-
лены теоретические и экспериментальные зависимости пространственной эволюции
относительного контраста полос, полученные для спеклограмм-фантомов с почти
гауссовым коэффициентом корреляции Kф(Δx) флуктуаций фазы граничного поля.
Эти зависимости позволяют реконструировать статистические параметры фазового
объекта, включая коэффициент корреляции Kф(Δx) [472, 555, 1441, 1465–1467].

Когда пространственно-модулированный пучок света фокусируется с помощью ди-
фракционно-ограниченной оптической системы с апертурой D > ΛI , в области фоку-
сировки формируется два пространственно разделенных световых пятна. Оптическая
схема такой системы представлена на рис. 8.9. Поскольку освещаются две различные
области объекта, то взаимодействие указанных световых пятен с рассеивающей
средой порождает две совершенно разные (некоррелированные) спекл-составляющие
дифракционного поля. Если расстояние между интерференционными полосами удо-
влетворяет неравенству ΛI < dav (средний размер спеклов в плоскости наблюдения),
то диаметр перетяжки пучка удовлетворяет неравенству 2w0 > Lф. В такой ситу-
ации в пределах каждого спекла наблюдаются регулярные полосы интерференции,
ориентированные случайным образом от спекла к спеклу. Контраст полос зависит
в этом случае только от соотношения между интенсивностями интерферирующих
полей и не зависит от статистических свойств объекта. Если ΛI > dav и 2w0 > Lф,
то в рассеянном поле не появляются полосы (см. рис. 8.10 б). Однако, когда объект
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Рис. 8.8. Экспериментальные и теоретические зависимости [472] относительного контраста
полос VI/VI0 от расстояния z от объекта для фантома ткани в виде спекл-интерферограммы
с плавно меняющимся коэффициентом корреляции фазовых флуктуаций поля на грани-

це, Kφ(Δx) = exp {−|Δx|/Lф}a

Рис. 8.9. Экспериментальная установка для изучения контраста интерференционных полос,
возникающих при рассеянии сфокусированного пространственно-модулированного лазерного

пучка, рассеянного случайным фазовым объектом [472]

движется в поперечном направлении, появляется набор полос средней интенсивности
(см. рис. 8.10 в). Контраст этой картины определяется статистическими свойствами
объекта.

Метод спеклов с использованием пространственно модулированного пучка да-
ет возможность определять такие статистические параметры случайных фазовых
объектов, как стандартное отклонение σф и длина корреляции Lф фазовых флук-
туаций [472, 555, 1441, 1465–1467]. Строго говоря, этот метод можно применять
к фазовым объектам с плавными нерегулярностями и гауссовой статистикой. Данный
подход можно также использовать для изучения объектов с негауссовой статисти-
кой или резкими неоднородностями, однако в этом случае необходима калибровка.
Прямые измерения с использованием достаточно быстродействующей приемной си-
стемы позволяют анализировать объекты в реальном времени, что особенно важно
для исследования биотканей и клеточных структур, в частности, при создании
оптических топографических схем. Этот метод можно использовать для изучения
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Рис. 8.10. Интерферограммы, наблюдаемые без объекта (а), со стационарным объектом
(б, фантом ткани в виде спекл-интерферограммы) и с движущимся объектом (в) [472]

тонких слоев эпидермиса человека, более толстых прозрачных биотканей переднего
сегмента глаза человека (роговицы и хрусталика) и склеры в процессе оптического
просветления (увеличенной прозрачности) в условиях механических и осмотических
напряжений [238, 555, 768]. Наряду с мониторингом статистических параметров
биотканей, этот подход должен быть также полезен для разработки нового поколения
лазерных интерференционных ретинометров — устройств для определения ретиналь-
ной остроты зрения глаза человека [5, 473, 1441]. Поскольку интерференционная
картина обычно усредняется при сканировании сфокусированного лазерного пучка,
то даже пациенты с мутным (катаракта) хрусталиком могут видеть интерференцион-
ные полосы (см. рис. 8.10).

8.4. Динамическое рассеяние света

8.4.1. Квазиупругое рассеяние света. Квазиупругое рассеяние света, фотон-
но-корреляционная спектроскопия, спектроскопия флуктуаций интенсивности и до-
плеровская спектроскопия — близкие по физическому смыслу термины, относящиеся
к динамическому рассеянию света, лежащему в основе неинвазивного метода иссле-
дования динамики частиц в сравнительно протяженном масштабе времени [5, 78, 79,
112, 113, 555, 1460–1463, 1468, 1469]. Реализация режима однократного рассеяния
и использование источников когерентного света в этом случае имеют принципиаль-
ное значение. Пространственный масштаб тестирования коллоидной структуры (ан-
самбля биологических частиц) определяется величиной обратного модуля волнового
вектора, |q|−1, определенного формулой (3.39)

|q| = 4πn
λ0

sin θ

2
, (8.26)

где n — показатель преломления базового вещества рассеивающей среды (или сред-
ний показатель преломления базового вещества и вещества рассеивающих частиц,
n = n), а θ — угол рассеяния. Смешивание на фотоприемнике компонентов элек-
трического поля рассеянного света приводит к появлению так называемых «биений»
(модуляции) электрического тока приемника, которые определяются видом автокор-
реляционной функции флуктуаций интенсивности детектируемого излучения:

g2(τ ) = 〈I(t)I(t+ τ )〉. (8.27)

Для гауссовой статистики эта автокорреляционная функция связана с автокорре-
ляционной функцией первого порядка (по полю) формулой Зигерта:

g2(τ ) = A
[
1 + βsb |g1(τ )|2

]
, (8.28)
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где τ — время задержки; A = 〈i〉2 — квадрат среднего значения фототока или базовая
линия автокорреляционной функции; βsb — параметр эффективности «биений», βsb ≈
≈ 1 и

g1(τ ) =
〈
E∗(t+ τ)E(t)

|E(t)|2
〉

(8.29)

— нормированная автокорреляционная функция оптического поля.
Для монодисперсной системы броуновских частиц имеем

g1(τ ) = exp (−ΓTτ ), (8.30)

где ΓT = q2DT — параметр релаксации, DT = kBT/6πηrh — коэффициент трансляци-
онной диффузии, kB — постоянная Больцмана, T — абсолютная температура, η —
абсолютная вязкость среды, а rh — гидродинамический радиус частицы. Многие био-
логические системы характеризуются бимодальным распределением коэффициента
диффузии, когда быструю диффузию (DTf) можно отделить от медленной диффузии
(DTs), связанной, например, с агрегацией частиц [5, 1469–1471]. В первом случае
автокорреляционная функция первого порядка записывается как

g1(τ ) = p1 exp (−q2DTsτ ) + p2 exp (−q2DTsτ ), (8.31)

где p1 и p2 — коэффициенты, пропорциональные концентрации и эффективности
рассеяния мелких и крупных частиц соответственно. Целью спектроскопии квазиу-
пругого рассеяния является реконструкция распределения рассеивающих частиц по
размерам, что часто необходимо для диагностики и мониторинга заболеваний путем
анализа агрегации или дезагрегации клеток или клеточных структур, а также при
исследованиях различных суспензий частиц, включая наночастицы, используемых
в качестве специфических меток в диагностике или терапии рака и других заболе-
ваний.

8.4.2. Динамические спеклы. Особенности дифракции лазерных пучков от
движущихся фазовых экранов лежат в основе спекл-методов для структурной диа-
гностики и мониторинга биологических потоков и параметров движения биообъектов,
включая измерение вибраций [22, 76, 82, 83, 1433–1439, 1442–1448, 1472–1478].
Привлекательность спекл-методов состоит в простоте их технической реализации.

Для получения информации о движении рассеивателей можно анализировать
флуктуации интенсивности отдельных спеклов. Такой анализ может быть основан
либо на спектроскопии корреляции фотонов, либо на лазерном доплеровском
измерении скорости. Интуитивно не совсем ясно, что меняющиеся во времени
спеклы и флуктуации интенсивности, обусловленные эффектом Доплера, идентичны.
В основе теории меняющихся во времени спеклов лежит классическая (хотя и слу-
чайная) интерференция, возникающая при наложении друг на друга световых пучков
одинаковой частоты. Флуктуации интенсивности вызваны изменением оптических
длин путей интерферирующих пучков из-за движения рассеивателей. С другой
стороны, доплеровские флуктуации объясняются эффектом «биений» волн, слегка
различающихся по частоте за счет доплеровского сдвига частоты при рассеянии
света движущимся объектом. Таким образом, объяснение спеклов базируется на
наложении волн одинаковой оптической частоты, в то время как в доплеровской
картине накладываются волны разных частот. Несмотря на эти очевидные различия
в подходе, математически можно показать, что оба подхода ведут к идентичным
уравнениям, связывающим флуктуации интенсивности с распределением рассеива-
телей по скоростям [82, 83]. Таким образом оба подхода представляют собой два
различных пути описания одного и того же физического явления.
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В случае дифракции остро фокусированного гауссова пучка на движущемся
СФЭ с гауссовой статистикой фазовых неоднородностей и гауссовой корреляционной
функцией спектр мощности флуктуаций интенсивности в дальней зоне поля может
быть представлен в форме гомодинной (I) и гетеродинной (II) частей [1472]:

S(ω) =
{
C1(2b)0,5 exp

[
− bω2

2

]}
I

+
{
C2b

0,5 (exp
[−b(ω− ω0)2

]
+ exp

[−b(ω+ ω0)2
])}

‖ .

(8.32)
Здесь ω = 2πfλ/v — безразмерная частотау, f — частота модуляции, v — скорость
движения СФЭ,

b = L2
c + 2Mw2

0

4M
,

и

ω0 = 4πM

(
w0

Lc

)2 (x0

z

)
1 + 2M

(
w0

Lc

)2 ,
где M — параметр, зависящий от дисперсии флуктуаций профиля СФЭ (σh) и длины
волны излучения (λ), w0 — радиус перетяжки пучка, x0 — фиксированная точка,
в которой наблюдаются спеклы в движущейся системе отсчета, а z — расстояние
между плоскостями рассеяния и наблюдения.

Для слабо рассеивающих СФЭ (например, модели тонкого кровеносного сосуда)
имеем M = 1 и C1 � C2. Для глубокого СФЭ (например, модели толстого крове-
носного сосуда) имеем M ∼ (σh/λ)2 и C1 � C2. В случае тонких сосудов можно
ожидать появления высокочастотного пика в спектре флуктуаций интенсивности
(гетеродинная часть спектра) из-за интерференционного взаимодействия зеркальной
и рассеянной компонент. Зеркальная компонента (в пропускании или отражении)
служит опорной волной. Положение пика на шкале частот зависит от угла на-
блюдения (x0/z). Поскольку стандартное отклонение флуктуаций профиля мало
(σh � λ), спектр S(ω) флуктуаций интенсивности имеет только высокочастотные
компоненты. Напротив, в модели глубокого СФЭ из-за подавления зеркальной компо-
ненты (за счет рассеяния) интерференционное взаимодействие исчезает и в спектре
присутствуют только низкочастотные компоненты (гомодинная часть).

Сказанное иллюстрируется теоретическими и экспериментальными спектрами,
представленными на рис. 8.11 и 8.12. Таким образом, статистические характеристики
прошедшего (отраженного) света существенно зависят от угла наблюдения и степени
неоднородности объекта. Такая статистика спеклов связана с малым числом рассеи-
вателей и может быть классифицирована как статистически неоднородная негауссова
статистика (ср. соотношение (8.18)). Как и в спектроскопии квазиупругого рассе-
яния (доплеровской спектроскопии), сдвиг частоты является линейной функцией
как скорости движения рассеивателя, так и угла наблюдения спеклов, только когда
число рассеивателей, облучаемых лазерным полем, достаточно велико. Если число
рассеивателей мало, Ns = (w0/Lc) < 5, можно ожидать дополнительной сильной
зависимости сдвига частоты от Ns в соответствии с теоретической зависимостью,
представленной на рис. 8.13.

8.4.3. Спеклоскопия полного поля. Одна из проблем использования мето-
да временной статистики спеклов — спеклоскопии — состоит в том, что измере-
ния производятся только в одной точке спекл-структуры (на единичном спекле).
Поэтому, если нужно проанализировать протяженный объект, например получить
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Рис. 8.11. Нормированные теоретические спектры мощности флуктуаций интенсивности ди-
намических спеклов, возникающих при взаимодействии сфокусированного пучка лазера
(w0 = 10λ) с фазовыми объектами, характеризуемыми различными степенями неоднородности

(σh) для различных углов наблюдения (x0) [1481]

Рис. 8.12. Рассеяние от случайного потока: нормированные экспериментальные спектры флук-
туаций интенсивности для динамических спеклов при различных углах наблюдения (x0);

w0 ≈ 2,3λ; спектры усреднялись по 256 реализациям мгновенного спектра [1481]

карту распределения скоростей, необходимо обеспечить сканирование исследуемой
области. Например, получение карты распределения скорости кровотока особенно
важно в различных диагностических приложениях. Существуют различные схемы
и методы картирования спеклов. Например, для одновременной регистрации спеклов
вдоль выбранной линии использовалась ПЗС-линейка, а для получения двумерных
картин — дополнительное сканирование по другой координате с помощью зерка-
ла [1479, 1480]. В этом случае для характеристики локального кровотока исполь-
зовалось отношение средней интенсивности к разности интенсивностей в спекл-
картине, и величина, называемая «нормированным размыванием» картины, служила
мерой скорости. В частности, карта скорости микроциркуляции крови сетчатки глаза
кролика была получена при освещении сетчатки светом диодного лазера, скани-
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Рис. 8.13. Нормированная теоретическая зависимость центральной частоты в спектре флукту-
аций интенсивности от числа рассеивающих элементов, Ns = w0/Lc [1481]

рования и накопления спекл-изображений и, затем, вычисления разностей между
последовательными изображениями. Эти измерения показали хорошую корреляцию
с прямыми инвазивными методами [1480]. Сканирование пучков используется также
в лазерном доплеровском методе [1481–1483], на рынке имеются промышленные
сканирующие доплеровские системы, обеспечивающие картирование капиллярного
кровотока на больших участках тела.

Однако несканирующие, так называемые полнополевые методы картирования ка-
пиллярного кровотока более привлекательны. Контраст спекл-картины, рассматрива-
емый как мера интегрирования по времени флуктуирующей спекл-структуры, может
быть использован как чувствительный параметр для реализации полнополевого ме-
тода. Если время интегрирования сравнимо с периодом флуктуаций интенсивности,
вызванных динамическим рассеянием света, то ясно, что эффект будет состоять
в размытии регистрируемой спекл-структуры и снижении контраста спеклов.

Использование таких проинтегрированных по времени спеклов привело в начале
80-х гг. к разработке метода визуализации потоков, который является полнополевым
и очень просто (и достаточно дешево) осуществляет сбор и обработку данных (см. ра-
боты [82, 83, 112, 1435, 1439, 1484–1488]). Под первоначальным названием «спекл-
фотография с одной экспозицией» он был разработан прежде всего для измерения
ретинального кровотока. Базовый метод состоял в фотографировании сетчатки при
лазерном облучении с временем экспозиции того же порядка, что и время декор-
реляции флуктуаций интенсивности. Ясно, что очень короткая экспозиция может
«заморозить» спеклы и дать высококонтрастную картину, в то время как длительная
экспозиция приводит к усреднению спеклов и низкому контрасту. В общем, распреде-
ление скоростей в поле зрения отображается в виде вариаций контраста спеклов. По-
следующее фильтрование высоких пространственных частот преобразует указанные
вариации контраста в более наглядные вариации интенсивности. В ходе дальнейшего
развития метода появилась цифровая обработка спекл-фотографий, включающая цве-
товое кодирование скоростей. В последнее время метод удалось сделать полностью
цифровым, позволяющим в реальном времени исследовать капиллярный кровоток
кожи [82, 83, 1484, 1485]. Поскольку метод перестал быть фотографическим, он
получил новое современное название «анализ контраста лазерных спеклов» — по-
английски «laser speckle contrast analysis» (LASCA). Близкий метод был использован
для дистанционной регистрации сердечных биений [1489]: телевизионная камера
записывала спекл-структуру от вены, эта структура оцифровывалась кадр за кадром,
затем вычислялся контраст и отображался как функция времени; каждый минимум
контраста соответствовал удару сердца.

LASCA использует минимальный набор инструментов: лазер с расширяющей
пучок оптикой, ПЗС-камеру, фрейм-граббер (плату захвата изображения) и персо-
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нальный компьютер. Специально разработанное математическое обеспечение осу-
ществляет вычисление локального контраста и конвертирует его в псевдоцветовую
карту контраста (и, следовательно, скорость). Контраст количественно описывается
отношением стандартного отклонения флуктуаций интенсивности к средней интен-
сивности, σI/〈I〉 (см. соотношение (8.5)). Изображение интегрируется по времени
экспозиции, поэтому для регистрации составляющих пространственных распределе-
ний с высокими скоростями (например, при исследовании капиллярного кровото-
ка) минимальное время экспозиции должно быть достаточно малым, чтобы метод
эффективно работал в реальном времени. Простота базовой установки видна из
рис. 8.14. Пучок света от лазера расширяется с помощью простой оптики и освещает
исследуемую область. ПЗС-камера регистрирует изображение освещаемой области,
которое можно наблюдать на экране персонального компьютера. По команде с ком-
пьютера фрейм-граббер осуществляет захват изображения, и программа немедленно
обрабатывает его и формирует псевдоцветовую карту контраста, отображающую
распределение скоростей. Оператор имеет в своем распоряжении несколько опций,
включая число пикселей, по которым определяется локальный контраст, масштаб
карты контраста, выбор контурных цветов. Наиболее важным является выбор числа
пикселей, по которым вычисляется локальный контраст: слишком малое число пик-
селей — сомнительная статистика, слишком большое — потеря пространственного
разрешения. На практике удовлетворительным компромиссом является квадрат 7× 7
или 5× 5 пикселей.

Рис. 8.14. Базовая установка для LASCA (анализ контраста лазерных спеклов) [1435]

Как говорилось выше, принцип LASCA очень прост. Проинтегрированное по
времени изображение движущегося предмета размывается, что проявляется как
снижение контраста спекл-картины, определяемого (и измеряемого) как отношение
стандартного отклонения интенсивности к ее среднему значению. Интегрирование
происходит при любом «движении» спекла. Для случайного распределения скоростей
по объекту каждый спекл флуктуирует по интенсивности. С другой стороны, при
боковом движении твердого объекта спеклы также движутся регулярно в боковом на-
правлении, их изображение смазывается, и в результате опять происходит снижение
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контраста. Для потока жидкости ситуация является комбинацией двух предыдущих
типов «движения». В каждом случае проблемой для количественных измерений
является определение соотношения между контрастом спеклов и скоростью (или
распределением скоростей).

Чем выше скорость, тем быстрее флуктуации и тем больше размытие картины
за время интегрирования. С помощью некоторых предположений можно получить
следующее математическое соотношение между контрастом спеклов и временной
статистикой их флуктуаций [1435]:

σ2s (T ) = 1
T

T∫

0

g̃2(τ ) dτ , (8.33)

где σ2s — дисперсия флуктуаций интенсивности спекл-картины в пространстве; T —
время интегрирования, g̃2(τ ) — коэффициент автокорреляции флуктуаций интенсив-
ности отдельного спекла во времени, определяемый формулой (8.20). Формула (8.33)
определяет связь между LASCA и другими методами, использующими измерение
флуктуаций интенсивности при рассеянии лазерного излучения движущимися объ-
ектами или частицами. Для LASCA измеряемой величиной является левая часть
соотношения (8.33), а то время как для спектроскопии корреляции фотонов, лазер-
ного доплеровского метода и метода меняющихся во времени спеклов измеряемой
величиной является его правая часть. Стоит также заметить, что LASCA использует
спекл-изображения, в то время как большинство временных методов используют
спеклы дальнего поля. Однако это не нарушает фундаментальной эквивалентности
двух подходов, выражаемой соотношением (8.33).

Все методы позволяют определить время корреляции τc. В случае метода кор-
реляции фотонов этот параметр измеряется непосредственно. В случае LASCA —
требуются некоторые дополнительные допущения для установления связи измеряе-
мого контраста спеклов с τc.

В зависимости от типа исследуемого движения можно использовать различные
модели для нахождения соотношения между контрастом спеклов и временем корре-
ляции τc для заданного времени интегрирования T. Например, в случае лоренцева
распределения скоростей это соотношение имеет вид (см. также рис. 8.15) [1435]:

σs
〈I〉 =

[
τc
2T

{
1− exp

(
−2T
τc

)}]1/2
. (8.34)

Как и все временные методы измерения сдвигов частоты (спектроскопия кор-
реляции фотонов, лазерная доплеровская спектроскопия и метод меняющихся во
времени спеклов), LASCA испытывает аналогичные трудности, связанные с при-
вязкой корреляционного времени τc к распределению скоростей рассеивателей. Она
неочевидна и зависит от эффектов многократного рассеяния, размеров и формы
рассеивающих частиц, неньютоновости потока и негауссовости статистики из-за ма-
лого числа рассеивателей в объеме, где проводится измерение, спина рассеивателей
и т. д. Из-за неопределенностей, вызванных указанными факторами, во всех этих
методах обычно полагаются главным образом на калибровку, а не на абсолютные
измерения. Одновременно во многих научных группах ведется работа по построению
адекватных моделей и описанию однозначной связи между измеренным временем
корреляции и распределением скоростей [82, 83, 1433–1445, 1451–1459, 1472–1480,
1484–1488].

Для измерения временной статистики флуктуирующих спекл-структур необходи-
мо измерять интенсивность отдельного спекла. Чтобы сделать это точно, апертура
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Рис. 8.15. Изменение контраста спеклов в зависимости от отношения времени декорреляции
(τc) к времени интегрирования (T ) для лоренцевой модели LASCA [1435]

приемника должна быть меньше среднего размера спекла. Иначе возникает некоторое
пространственное усреднение, и статистика первого порядка нарушается (некоторая
потеря точности может иметь место и во втором порядке). Для LASCA вопрос
более сложен, потому что здесь вычисляется локальный контраст спеклов в квадрате
пикселей, размер которого находится под контролем оператора. Чем больше квадрат,
используемый для выборки, тем лучше статистика. Но важно также включить
в выборку достаточное число не только пикселей, но и спеклов; если спеклы намного
крупнее пикселей, как предполагалось выше, то в выборку попадает малое число
спеклов. Это означает, что размер спекла, пригодного для измерений, еще более
ограничен. Если он слишком мал, то на каждый пиксель приходит более одного
спекла, что приводит к усреднению спеклов и потере измеряемого контраста. Если
он слишком велик, в выборку попадает слишком мало спеклов для того, чтобы
гарантировать хорошую статистику. Таким образом, размер спекла должен тщатель-
но контролироваться. Этого можно достичь путем выбора определенной апертуры
отображающей оптики, поскольку она одна определяет размер спеклов [1425], но при
этом теряется контроль над количеством света, попадающего в камеру, когда ско-
рость срабатывания затвора (другой управляющий параметр) уже определена, исходя
из необходимого диапазона измеряемых скоростей. В случае малого динамическо-
го диапазона используемой камеры это может стать существенным ограничением
и привести к необходимости дополнительного использования нейтральных фильтров,
чтобы гарантировать пригодный для работы уровень освещения приемника, что не
всегда технически просто сделать.

Другая проблема с LASCA — это невозможность реализовать полный диапазон
значений контраста, который предсказывает теория. Стационарный объект должен
давать контраст спеклов, равный единице (σI = 〈I〉, в соответствии с хорошо извест-
ной статистической теорией спеклов и экспериментом). Полностью размытая спекл-
структура от быстро движущихся рассеивателей должна иметь нулевой контраст.
Например, модель Лоренца (см. соотношение (8.34) и рис. 8.15) предполагает, что
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для данного времени интегрирования T динамический диапазон метода, соответ-
ствующий значениям контраста от 0,1 до 0,9 должен составлять около 2 1/2 порядков
величины по τ (и, следовательно, по скорости). На практике измеренные значения
контраста достигали лишь 0,6 даже для стационарных случайных рассеивателей [83].
Одна из возможных причин — темновой ток ПЗС-камеры. Посредством некоторой
предварительной обработки данных можно исключить влияние темнового тока и по-
лучить контраст для стационарной диффузно рассеивающей поверхности, равный
0,95, что очень близко к теоретическому значению 1,0 для полностью развитой спекл-
структуры [1484]. Существуют и другие проблемы LASCA, связанные с собственной
статистикой гауссова профиля лазерного пучка и нелинейностью ПЗС-камеры [1484].
Однако многие из этих проблем характерны также для лазерного доплеровского
метода, фотонно-корреляционной спектроскопии и других методов, использующих
изменение спеклов во времени.

Таким образом, LASCA представляет собой работающий в реальном времени
полнополевой, неинвазивный и бесконтактный метод изображения потоков, таких
как капиллярный кровоток [82, 83, 112, 1435, 1439, 1484, 1485–1488]. Он использует
доступное оборудование и удобное для пользователя математическое обеспечение.
В то же время лазерный доплеровский метод, спектроскопия корреляции фотонов
и метод меняющихся во времени спеклов основаны на анализе флуктуаций интен-
сивности в одной точке, поэтому для получения полной картины потока обычно
необходим тот или иной способ пространственного сканирования. У типичных скани-
рующих лазерных доплеровских систем время такого сканирования может составлять
несколько минут. LASCA достигает аналогичной цели в течении одной экспозиции
и выдает псевдоцветовую карту кровотока менее чем за секунду без необходимо-
сти сканирования. Основной недостаток LASCA — потеря разрешения, связанная
с необходимостью усреднения по блоку пикселей с целью набора пространственной
статистики, используемой в анализе. Однако преимущество работы в реальном
времени без сканирования перевешивает проблемы потери разрешения, особенно
в биомедицинских приложениях. Отметим, что появление сначала диодных линеек
и матриц, а затем КМОП- (CMOS) камер, позволило отказаться от сканирования
для всех упомянутых методов и существенно расширить возможности спекл-методов,
в том числе предложить комбинированные методы с пространственно-временным
усреднением [1439, 1440, 1443, 1444, 1490, 1491].

8.4.4. Диффузионно-волновая спектроскопия. Диффузионно-волновая спек-
троскопия (ДВС) — это особый класс исследований в области динамического рассея-
ния света, связанный с изучением динамики частиц в пределах очень коротких про-
межутков времени [73, 80, 81, 555, 1433, 1437, 1438, 1492–1495]. Фундаментальное
отличие этого метода от спектроскопии квазиупругого рассеяния света заключается
в том, что он применим в случае плотных сред с многократным рассеянием, что
очень важно для биологических тканей. ДВС уникально подходит для измерений
среднего размера частиц и их движения в мутной макроскопически однородной
сильно рассеивающей среде. В последние годы ДВС стали называть более точно, как
диффузионно-корреляционная спектроскопия (ДКС) [1495].

Несмотря на определенное сходство между экспериментами по ДВС и обычными
экспериментальными схемами корреляционной спектроскопии оптического смешения
(см. выражение (8.28)), теория ДВС основана на качественно отличной интерпрета-
ции распространения излучения в сильно рассеивающих средах. Предполагается, что
благодаря многократному рассеянию каждый фотон, достигший точки наблюдения,
испытывает большое число актов рассеяния N. Последовательные акты рассеяния,
происходящие в момент времени t на рассеивающих частицах, расположенных в точ-
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ках r1(t), r2(t), . . . , ri(t), . . . , rN (t) среды, с волновыми векторами k1, k2, . . . , ki, . . . , kN ,
приводят к формированию поля E(t), у которого полный сдвиг фазы Δφ(t) опреде-
ляется как [1492]

Δφ(t) =
N∑

i=0

ki(t) [ri+1(t) − ri(t)], (8.35)

Δφ(t) зависит от полной длины пути s каждого фотона, мигрирующего от точки
источника r0 то точки приема rN+1 (рис. 8.16):

s =
N∑

i=0

|ri+1(t) − ri(t)| =
N∑

i=0

(
ki

|ki|
)

[ri+1(t) − ri(t)]. (8.36)

Рис. 8.16. Схема распространения когерентного излучения через случайно-неоднородную по-
лубесконечную среду с сильным рассеянием, в которой свет идет от источника (S) к при-
емнику (D): — положения рассеивающих частиц в момент времени τ , — положения

рассеивающих частиц в момент времени t+ τ

Величина s связана с числом актов рассеяния N соотношением s = Nls, где
ls = (μs)−1. В сильно рассеивающих средах, например коже человека, s можно
рассматривать как статистически независимое случайное блуждание. Функция рас-
пределения путей миграции фотонов p(s) в среде определяется как вероятность того,
что свет покроет оптический путь s, двигаясь от точки r0 до точки rN+1 [1492]:

p(s) =
(

c

4πsD

)3/2
exp
(
c |r0 − rN+1|2

4sD

)
. (8.37)

Здесь D — коэффициент диффузии фотонов (см. соотношения (1.26) и (1.27)), а c —
скорость света в среде.

Поле E(t) интерферирует с полем E(t + τ ), рассеянным на том же ряде рассе-
ивающих частиц немного позже в момент времени (t + τ ) (см. рис. 8.16). Время,
необходимое фотону для прохождения всего оптического пути, короче характер-
ного времени изменения положения рассеивающих частиц среды. Таким образом,
в результате движения частиц разность фаз между полями E(t) и E(t + τ ) будет
различной в разные моменты времени, т. е. флуктуирующей. Это предопределяет
временные флуктуации интенсивности рассеянного излучения, зарегистрированного
в дальней зоне. Картины флуктуаций интенсивности (спеклы) можно визуализиро-
вать на экране или обнаружить гомодинным приемником [1496].
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Количественно указанные флуктуации описываются временной автокорреляцион-
ной функцией поля:

G1(τ ) = 〈E∗(t+ τ )E(t)〉, (8.38)

вычисляемой как [1497]

G1(τ ) = I0
∑

j=0,∞
p(sj) exp

(
−N

6

〈
q2
〉 〈

Δr2(τ )
〉)

, (8.39)

где I0 = 〈|E(t)|2〉, 〈 · 〉 — среднее по ансамблю, q — разность волновых векторов ki

и ki+1:
q = |ki − ki+1| = 2k0 sin θ

2
. (8.40)

Соответственно, 〈
q2
〉

=
〈
4k20(1− cos θ)

〉
= 2k0 (1− 〈cos θ〉) = 2k0

ls
ltr
, (8.41)

где k0 = |ki| = |ki+1|, θ — угол между направлениями ki и ki+1 (т. е. угол рассеяния
в i-м акте), а ltr — транспортная длина свободного пробега фотона (которая соот-
ветствует среднему расстоянию, на котором фотон полностью теряет первоначальное
направление своего движения) (см. формулу (1.16)).

В элементарной ситуации, когда частицы движутся независимо друг от друга,
координаты их положения представляются гауссовыми случайными величинами,
а изменение импульса фотона при каждом акте рассеяния не зависит от положения
частицы, зависящая от пути нормированная автокорреляционная функция записыва-
ется как [80]

g1(τ , s) = exp
{
−4π2

3λ2
〈
Δr2(τ )

〉 s
ltr

}
. (8.42)

Здесь s — полная длина пробега фотона.
В плотных средах имеем s� ltr. Следовательно, в отличие от случая однократного

рассеяния, корреляционная функция g1(τ , s) чувствительна к движению частицы
в масштабе длин порядка λ[s/ltr]−1/2, что в общем случае гораздо меньше λ. Таким
образом, автокорреляционная функция ДВС затухает гораздо быстрее, чем анало-
гичные функции, используемые в спектроскопии квазиупругого рассеяния.

Подставляя соотношение (8.41) в (8.39), получаем, что нормированная временная
автокорреляционная функция поля g1(τ ) = G1(τ )/〈|E(t)|2〉 имеет вид

g1(τ ) =
∞∫

0

p(s) exp
(
−1
3
k20
〈
Δr2(τ )

〉 s
ltr

)
ds. (8.43)

Видно, что, как и в обычном методе динамического рассеяния света [78, 79],
изменение g1(τ ) определяется через средний квадрат смещения частиц 〈Δr2(τ )〉
с той лишь разницей, что наклон g1(τ ) растет пропорционально среднему числу
рассеивающих частиц. Йод и др. проверили это непосредственно с использованием
импульсного лазера и стробирования уширенного импульсного отклика для селекции
фотонов по длинам пути [1498]. При непрерывном облучении формула (8.43) спра-
ведлива в предположении, что длина когерентности лазера много больше ширины
распределения длин пути фотонов.
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Для многократно рассеивающей системы перенос временной корреляционной
функции поля достаточно точно моделируется корреляционным уравнением диффу-
зии [1499], т. е. (

D∇2 − cμa − 2cμ′
sDBk

2
0τ
) ·G1(r, τ ) = −cS(r). (8.44)

Здесь функция G1(r, τ ) определяется формулой (8.38) и является функцией положе-
ния r и времени корреляции τ ; она имеет размерность интенсивности (энергия на
единицу площади в единицу времени); D — коэффициент диффузии фотонов, k0 —
волновое число света в среде, c — скорость света в среде, DB ≡ DT = kBT/6πηrh
(см. формулу (8.30)), а S(r) — распределение источников света с размерностью
числа фотонов на единицу объема в секунду. Заметим, что аналогично коэффици-
енту μa, описывающему потери корреляции из-за поглощения фотонов, 2μ′

sDBk20τ
представляет собой потери из-за утраты корреляции в динамических процессах.
Корреляционное уравнение диффузии (8.44) верно для рассеивающих сред с динами-
кой рассеяния, подчиняющейся законам броуновского движения (DB). Когда τ = 0,
нет «динамического поглощения» и (8.44) сводится к стационарному уравнению
диффузии фотонов (1.17).

Корреляционное уравнение диффузии может быть модифицировано для учета
других динамических процессов. В случаях случайного и сдвигового потока корре-
ляционное уравнение диффузии принимает вид [1500, 1501](
D∇2 − cμa − 1

3
cμ′

sk
2
0

〈
Δr2(τ )

〉− 1
3
cμ′

sk
2
0

〈
V 2〉 τ 2 − 1

15
cμ′−1

s Γ2
effk

2
0τ

2
)
G1(r, τ ) =

= −cS(r). (8.45)

Здесь четвертый и пятый члены в левой части возникают из-за случайного и сдви-
гового потока соответственно. 〈V 2〉 — второй момент распределения частиц по
скоростям (в предположении, что это распределение изотропно и гауссово), а Γeff —
эффективная скорость сдвига. Заметим, что «динамическое поглощение» для потока
в уравнении (8.45) растет как τ 2, а не линейно по τ , как для броуновского движения,
поскольку частицы в потоке движутся по баллистическим траекториям; кроме того,
DB, 〈V 2〉 и Γeff появляются раздельно, поскольку различные динамические процессы
не коррелированны. Форма члена, описывающего «динамическое поглощение» для
случайного потока, связана с соответствующим членом для броуновского движения.

Они оба имеют вид
1
3
cμ′

sk
2
0 〈Δr2(τ )〉, где 〈Δr2(τ )〉 — среднее квадратичное откло-

нение рассеивающей частицы. Для броуновского движения 〈Δr2(τ )〉 = 6DBτ , а для
случайного потока 〈Δr2(τ )〉 = 〈V 2〉 τ 2.

Схема экспериментальной установки для ДВС представлена на рис. 8.17. Она
может состоять из многомодового оптического волоконного световода (ВС), транс-
портирующего лазерный пучок с достаточной длиной когерентности (большей или
равной полной длине пробега фотона s в условиях многократного рассеяния). Ла-
зерное излучение, диффузно рассеянное в среде, затем собирается уже с помощью
одномодового ВС, которое позволяет зарегистрировать флуктуации интенсивности
света в пределах области пространственной когерентности рассеянного излучения
с помощью достаточно чувствительной приемной системы, включающей фотоумно-
житель (ФЭУ) или лавинный фотодиод (ЛФД), которые работают в режиме счета
фотонов и связаны с цифровым многоканальным электронным автокоррелятором.
Выходной сигнал автокоррелятора представляет собой временную автокорреляцион-
ную функцию флуктуаций интенсивности g2(τ ) (формула (8.27)), которая связана
с нормированной временной автокорреляционной функцией поля g1(τ ) соотношением
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Зигерта (формула (8.28)). Дальнейший анализ найденной функции g1(τ ) может быть
выполнен так же, как при однократном рассеянии, где автокорреляционная функция
оценивается путем ее представления в полулогарифмическом масштабе.

Рис. 8.17. Схема экспериментальной установки для ДВС: 1 — лазер с длиной когерентности
не меньше, чем полная длина пути фотона s при многократном рассеянии; 2 — волоконно-
оптический датчик — многомодовое облучающее волокно и одномодовое приемное волокно;
3 — приемная система — фотоэлектронный умножитель (PMT) или лавинный фотодиод (APD),
работающие в режиме счета фотонов и связанные с цифровым многоканальным автокорреля-

тором; 4 — биоткань, перфузированная кровью

8.5. Конфокальная микроскопия

Конфокальная лазерная сканирующая микроскопия, использующая конфокаль-
ный принцип (с двумя оптически сопряженными диафрагмами или щелями малого
размера, расположенными соответственно в плоскости предметов и изображений)
для селекции рассеянных фотонов, приходящих из данного объема (рис. 8.18), пред-
ставляет собой хорошо разработанный метод получения изображений для меди-
цинских исследований [1, 3, 28, 76, 120, 122, 168, 351, 1110–1112, 1124, 1125,
1128, 1167, 1168, 1176, 1177, 1187, 1225, 1363, 1381, 1502–1529]. Конфокальная
микроскопия позволяет получать трехмерные изображения in vivo биологических
тканей, например кожи или ретины, на субклеточном уровне. Пространственное
разрешение и быстродействие микроскопа вполне достаточно не только для распо-
знавания различных типов клеток биоткани, но и для одновременного наблюдения
движущихся клеток крови в микрососудах [972, 1512]. Конфокальное «оптическое
секционирование» используется в различных видах микроскопии биотканей и клеток,
таких как флуоресцентная [1110–1112] и спектроскопия комбинационного рассея-
ния [1167, 1168, 1176, 1177, 1187], которые уже были описаны в предыдущих главах,
и отражательная микроскопия [1128, 1506, 1512, 1526], принципы которой будут
изложены в этом разделе.

В обычном микроскопе поперечное и аксиальное разрешение не являются незави-
симыми. Большим преимуществом конфокального микроскопа является то, что его
аксиальное разрешение существенно выше, чем у обычного микроскопа, в результате
чего появляется возможность «оптического секционирования», т. е. получения тонких
послойных изображений [1128, 1502–1505]. Поперечное разрешение конфокального
микроскопа обратно пропорционально числовой апертуре (NA) линзы объектива
микроскопа [1512]

Δx = 0,46λ
NA

. (8.46)

Теоретическое поперечное разрешение на длине волны λ = 1064 нм составляет
Δx = 0,4 мкм при NA = 1,2 для линзы объектива с водной иммерсией. Аксиальное
разрешение более чувствительно к числовой апертуре линзы объектива микроскопа.
Поэтому для получения максимального аксиального разрешения и, следовательно,
наилучшего оптического секционирования, предпочтительно использовать объективы
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Рис. 8.18. Принцип конфокального микроскопа [1514]

микроскопа с наибольшей числовой апертурой. Полная ширина по полувысоте акси-
ального распределения энергетической освещенности определяет аксиальное разре-
шение или толщину оптического секционирования [1512]:

Δz = 1,4nλ

(NA)2
, (8.47)

где n — показатель преломления иммерсионной среды линзы объектива. Теоретиче-
ское аксиальное разрешение на длине волны λ = 1064 нм составляет Δz = 1,4 мкм
при NA = 1,2 для линзы объектива с водной иммерсией и n = 1,35. Поперечное Δx
и аксиальное Δz разрешения конфокального микроскопа, измеренные для рассеи-
вающей среды с n = 1,35 при λ = 1064 нм и числовой апертуры линзы объектива
NA = 1,2 оказались равными 0,7 мкм и 3 мкм соответственно [1512]. Различия
в величинах теоретического и измеренного разрешения можно отнести за счет
сферической аберрации. На более короткой длине волны разрешение должно быть
существенно выше, так на длине волны 442 нм для линзы микроскопа с число-
вой апертурой NA=1,4 (масляная иммерсия) поперечное разрешение было равно
0,14 мкм, а аксиальное разрешение, или разрешение по глубине, — 0,23 мкм [1128].

Сравним поперечное разрешение обычного (conv) и конфокального (conf) мик-
роскопов [1128, 1504]. Если наблюдается изображение отдельной точки образца
в отраженном свете с помощью обычной микроскопии, распределение интенсивности
изображения дается выражением

Iconv(r) =

(
2J1
( 2π

λ
NA · r

)
2π

λ
NA · r

)2
, (8.48)

где J1 — функция Бесселя первого порядка, а r — поперечное расстояние в фокаль-
ной плоскости. Для конфокального случая в присутствии диафрагмы малого сечения
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распределение интенсивности изображения описывается формулой

Iconf(r) =

(
2J1
( 2π

λ
NA · r

)
2π

λ
NA · r

)4
. (8.49)

Для конфокального случая изображение в 1,4 раза более резкое по сравнению
с обычным микроскопом.

Рассмотрим аксиальное разрешение конфокального микроскопа для изображения
как точек, так и плоскостей [1128, 1504, 1505]. Если конфокальный микроскоп
сканировать аксиально так, чтобы интенсивность света, отраженного от плоского
зеркала, регистрировалась как функция смещения зеркала в направлении фокальной
плоскости, то интенсивность отраженного света дается простой параксиальной тео-
рией в виде [1505]

Iconf(z) =

[
sin

v(z)

2
v(z)

2

]2
. (8.50)

Символом v(z) обозначена нормированная аксиальная координата, связанная с на-
стоящей аксиальной координатой z соотношением

v = 8π
λ
nz sin2

(
α

2

)
, (8.51)

где n sinα = NA. В фокальной плоскости интенсивность отраженного сигнала мак-
симальна. Эти соотношения верны для отображения плоских отражателей. Для
точечных или линейных отражателей уравнение (8.50) принимает вид

Iconf(z) =

[
sin

v(z)

2
v(z)

2

]4
. (8.52)

Оптическое секционирование выражено слабее для точки или линии, чем для
плоскости. Все эти формулы относятся только к светлопольному изображению
в режиме отражения. Для флуоресцентного изображения, которое является неко-
герентным, справедливы другие формулы [1128]. Следует отметить, что качество
изображения зависит не только от разрешения, но в очень большой степени и от
контраста изображения.

Принцип подавления рассеянного излучения от точек вне фокальной плоскости
в конфокальном микроскопе показан на рис. 8.1 и 8.19. Отраженный свет от фокаль-
ной плоскости проходит через точечную диафрагму и почти полностью достигает при-
емника. Пятно отраженного света, приходящего не из фокуса системы (рассеянного
в объеме), намного больше диафрагмы, и лишь незначительная часть интенсивности
такого света проходит через точечную диафрагму и регистрируется. Важную пробле-
му для конфокальной микроскопии представляют оптические аберрации, вносимые
образцом и самим прибором [1128].

Высокий контраст изображения и высокое пространственное разрешение отра-
жательной конфокальной микроскопии (ОКМ) достигаются благодаря зондированию
малого (10–100 мкм3) объема биоткани. Локализация полезного сигнала в исследуе-
мом объеме столь малых размеров становится возможной в результате взаимного оп-
тического согласования источника лазерного излучения, исследуемого объема и фо-
топриемника. Поле зрения источника света и фотоприемника ограничено точечными
диафрагмами, которые расположены в плоскости предмета и изображения (рис. 8.19)
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Рис. 8.19. Схема конфокального зондирования: L1, L2 и L3 — короткофокусные линзы
(f = 8 мм), образующие попарно низкоапертурный коллиматор; d1 и d2 — ограничивающие
диафрагмы диаметром 10 мкм; zf, глубина погружения фокальной точки в исследуемую среду;
L — лазерный источник; D — приемник оптического излучения; n0 и n1 — показатели

преломления внешней и исследуемой сред [1521]

[1521]. Если глубина проникновения zf фокуса линзы внутрь биоткани не превышает
трех–четырех длин свободного пробега фотона lph (см. формулу (1.8)), то такие
точечные диафрагмы гарантируют, что фотоны, отраженные точно назад биотканью
и клеточными компонентами внутри зондируемого объема (так называемые баллисти-
ческие фотоны), преобладают в регистрируемом сигнале. Именно эти фотоны несут
необходимую информацию, позволяющую реконструировать внутреннюю структуру
исследуемой среды.

С ростом zf, т. е. когда фокус проникает глубже в рассеивающую среду, доля
баллистических фотонов в детектируемом сигнале снижается, в то время как доля
фотонов, рассеянных средой, увеличивается. При типичных условиях эксперимента
с биологическими тканями ОКМ позволяет различить баллистические фотоны на
фоне множества рассеянных средой фотонов, пока zf не станет больше lph в 5–8 раз.
Другими словами, из-за интенсивного многократного рассеяния света, характерно-
го для большинства биотканей, ОКМ позволяет получить изображение клеточной

14 В.В. Тучин
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структуры, например кожи, расположенной на глубине не более 300–400 мкм [1502,
1510–1512].

Рисунок 8.20 показывает результаты моделирования пространственного распре-
деления J(r) плотности вероятности эффективных оптических путей фотонов мето-
дом Монте-Карло, выполненного для конфокальной схемы зондирования с фокусом
линзы объектива, погруженным в однородную рассеивающую среду на глубину
zf = 300 мкм. Параметры ОКМ представлены на рис. 8.19. Как и ожидается, при
глубине погружения zf не более 3–4 длин свободного пробега фотона (μs � 100 см−1,
что эквивалентно, lph � 100 мкм), в пространственном распределении плотности
эффективных оптических путей фотонов наблюдается ясно выраженная фокусировка
фотонов на глубине 300 мкм (рис. 8.20 а).

Если zf достигает 8–20 средних длин свободного пробега (μs = 266–400 см−1

и, соответственно, lph = 25–37,5 мкм), то тенденция к фокусировке излучения мик-
роскопа в ткани все еще сохраняется (рис. 8.20 б). Однако центральное фокальное
пятно намного больше, чем в случае менее рассеивающей среды (рис. 8.20 а). По мере
дальнейшего увеличения коэффициента рассеяния среды (μs � 1000 см−1) и соот-
ветствующего сокращения средней длины свободного пробега фотона (lph � 10 мкм)
падающее излучение микроскопа оказывается дефокусированным, хотя его прямоли-
нейная направленность еще сохраняется неизменной (рис. 8.20 в).

Эти данные (рис. 8.20) ясно показывают возможность локализации сфокусирован-
ного зондирующего лазерного излучения в однородной, многократно и анизотропно
рассеивающей (g = 0,9) и слабо поглощающей (μa = 0,1 см−1) среде при ее зондиро-
вании с помощью ОКМ.

Для калибровки конфокальных микроскопов служат специально разработанные
фантомы биотканей (см., например, [1225]).

8.6. Оптическая когерентная томография

Последние два десятилетия интенсивно развиваются методы оптической интер-
ферометрии и томографии биотканей и органов с использованием частично коге-
рентного света [1, 3, 8, 17, 18, 28, 45, 76, 77, 84, 102, 108–111, 116, 126, 127,
129, 135, 136, 138, 139, 142, 146, 147, 156, 196, 355, 362, 555, 624–636, 711, 751,
887, 1163, 1226–1229, 1234, 1300–1302, 1305–1307, 1331–1341, 1361, 1362, 1388,
1404–1417, 1530–1568]. В связи с важностью таких исследований, обусловленной
перспективами ранней неинвазивной диагностики заболеваний, для обсуждения про-
блем в данной области науки организована даже специальная ежегодная междуна-
родная конференция [8, 45, 116]. Оптическая когерентная томография (ОКТ) была
впервые продемонстрирована в 1991 г. [1530]. Изображения сетчатки глаза человека
и атеросклеротической бляшки были получены in vitro как примеры визуализа-
ции в прозрачных слабо рассеивающих средах и в средах с сильным рассеянием.
Краткий исторический обзор и анализ основ низкокогерентной интерферометрии
и томографии представлен Ферчером и сотрудниками [84, 142, 1532, 1533], которые
также обсудили офтальмологические приложения этих методов. Обзор ранних эта-
пов развития оптической низкокогерентной рефлектометрии и некоторых недавних
биомедицинских приложений дан также Мастерсом [1562]. Опубликовано несколько
монографий и справочных пособий, посвященных полностью или в значительной
степени описанию принципов и биомедицинских приложений ОКТ [127, 135, 136,
146, 147, 156, 196].

В литературе используются различные термины для обозначения этого метода
исследований: двухлучевая когерентная интерферометрия или лазерная доплеров-
ская интерферометрия, оптическая когерентная томография (ОКТ) или оптическая
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Рис. 8.20. Пространственное распределение J(r) плотности вероятности эффективных оптиче-
ских длин пути фотона, рассчитанные для однородной (n1 = 1,4), многократно (μs = 100 (а),
266 (б) и 1000 см−1 (б)) и анизотропно (g = 0,9) рассеивающей и слабо поглощающей
(μa = 0,1 см−1) среды, исследуемой с помощью конфокальной микроскопии отражения в гео-

метрии, представленной на рис. 8.19, zf = 300 мкм [1521]

когерентная рефлектометрия. Томографическая схема отличается от интерферомет-
рической дополнительным поперечным сканированием, которое позволяет получать
топограммы различных слоев биоткани.

ОКТ аналогична ультразвуковой визуализации с тем лишь отличием, что вместо
звуковых волн измеряется интенсивность отраженного от образца видимого или
инфракрасного света. Стробирование по времени используется таким образом, что
время, необходимое для прихода назад отраженного света, или время задержки
«эха», используется для определения интенсивности отраженного света как функ-
ции глубины. В отличие от ультразвука, времена задержки порядка фемтосекунды,
обусловленные большой скоростью распространения света, не могут быть измерены

14*
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средствами электроники. Поэтому для измерения таких ультракоротких времен за-
держки света, отраженного от различных по глубине слоев образца, привлекается
оптическая времяпролетная методика. Для решения этой задачи в ОКТ используется
оптический интерферометр, освещаемый низкокогерентным источником света.

Обычно метод реализуется с использованием двухлучевого интерферометра Май-
кельсона. Если длина пути света в опорном плече меняется с постоянной линейной
скоростью v, то сигнал, возникающий из-за интерференции света, рассеянного назад
(отраженного) от образца, и света в опорном плече, модулируется на доплеровской
частоте

fD = 2v
λ
. (8.53)

Благодаря малой длине когерентности источника света

lc = 2 ln (2)
π

· λ
2

Δλ
, (8.54)

где Δλ — ширина полосы источника света с гауссовым профилем линии, допле-
ровский сигнал вызывается светом, рассеянным назад лишь в очень малой области
(с размером порядка длины когерентности lc), соответствующей текущему значению
оптической длины пути в опорном плече. При использовании многомодового диод-
ного лазера или суперлюминесцентного диода (СЛД) с шириной полосы 15–60 нм
(λ ∼ 800–860 нм) продольное разрешение находится в интервале 5–20 мкм. Для
титан-сапфирового лазера с длиной волны 820 нм ширина полосы может достигать
140 нм. Соответствующее разрешение составляет 2,1 мкм [45, 84].

Типичная схема двухлучевого интерферометра Майкельсона с низкокогерентным
источником, а также принцип действия такого устройства показаны на рис. 8.21,
иллюстрирующем офтальмологические применения данного метода [1532, 1533]. Рас-

Рис. 8.21. Двухлучевой интерферометр Майкельсона с частично-когерентным источником воз-
буждения для офтальмологических приложений [1532, 1533]: SLD — суперлюминесцентный

диод; M′ и M′′ — зеркала интерферометра; DB — двойной пучок; PD — фотоприемник
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смотрим интерференцию света, отраженного от фронтальной поверхности роговицы
глаза (1) и пигментного эпителия сетчатки (2). При данных условиях каждый из
двух пучков E′ и E′′ расщепляется на два пучка, E′

1, E
′
2 и E′′

1 , E
′′
2 . Предположим,

что d — геометрическое расстояние между отражающими поверхностями глаза. Тогда
компоненты поля характеризуются дополнительными временами задержки и полное
поле световых пучков, отраженных от глаза, можно записать как

E(t) = E1(t) + E2(t− τ ) = E′
1(t) + E′′

1 (t− δ) + E′
2(t− τ ) + E′′

2 (t− δ − τ ), (8.55)

где τ = 2nd/c0, а n — показатель преломления среды между двумя отражающими
поверхностями. При использовании квазимонохроматических источников интерфери-
рующие пучки состоят из групп волн и n следует заменить групповым показателем
преломления

ng = n− λ
dn

dλ
. (8.56)

Нужно принять во внимание, что длина когерентности света увеличивается
в диспергирующей среде и пространственное разрешение снижается. Это особенно
заметно для широкополосных лазерных систем. В частности, для титан-сапфирового
лазера с шириной полосы 140 нм длина когерентности равна 2,1 мкм в воздухе
(в отсутствии дисперсии) и 60 мкм в воде (в слое толщиной 24 мм) [1548]. Согласно
работе [1548], длина когерентности в среде есть

l′c =
[
l2c +

(
dng

dλ
dΔλ

)2]1/2
, (8.57)

где d — толщина среды. Таким образом, мы обнаруживаем, что если толщина
зондируемой биоткани невелика (порядка 1 мм), добавка к длине когерентности из-за
дисперсии остается малой. Например, для титан-сапфирового лазера с наибольшей
шириной полосы эта добавка того же порядка, что и длина когерентности в свобод-
ном пространстве.

Рис. 8.22. Сигнал интерференции (в произвольных единицах), полученный при зондировании
in vivo глазного дна человека. Длина волны излучения суперлюминесцентного диода 825 нм,
а его длина когерентности 12 мкм [1532, 1533]; ILM — внутренний граничный слой; GCL —
слой ганглия; RPE — пигментный эпителий сетчатки; CH1 и CH2 — слои сосудистой оболочки.

Расстояние измерено относительно роговицы
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Рисунок 8.22 представляет типичный вид интерференционного сигнала, соответ-
ствующего зондированию in vivo глазного дна человека с использованием частично
когерентных пучков в интерферометре, схематически изображенном на рис. 8.21.
Анализируя такой сигнал, можно очень точно определить толщину слоя нервных
волокон (расстояние между ILM и GCL, 75 мкм). Наряду с геометрическими па-
раметрами, частично-когерентная интерферометрия обеспечивает возможность мо-
ниторинга оптических параметров тканей (коэффициенты поглощения и рассеяния,
показатель преломления). В свою очередь, связь этих параметров с физиологическим
состоянием ткани позволяет получать надежные диагностические данные как в оф-
тальмологии, так и в других областях медицины.

Было показано, что пространственное разрешение оптических интерференцион-
ных методов примерно на порядок выше, чем у обычно используемых ультразвуковых
диагностических методов. Кроме того, благодаря бесконтактности интерференцион-
ная методика не требует анестезии глаза. Результаты измерений, полученные с ис-
пользованием интерференционного метода, характеризуются высокой воспроизводи-
мостью и могут легко интерпретироваться даже неспециалистами [1532, 1533]. Кроме
определения геометрических и оптических параметров заднего сегмента глаза чело-
века (толщина глазного дна и его компонентов), низкокогерентная интерферометрия
может быть успешно использована для измерения толщины роговицы с разрешением
порядка 1,6–3,5 мкм, что необходимо при мониторинге во время обычных и лазерных
хирургических операций с целью изменения рефракции роговицы, для определения
различных патологий роговицы, а также для измерения глубины передней камеры
и аксиальной протяженности глаза. Последняя возможность особенно важна при
хирургическом лечении катаракты, поскольку ошибка в 0,2–0,3 мм в определении
аксиальной протяженности глаза порождает ошибку в рефракции глаза около одной
диоптрии [1532, 1533].

Рис. 8.23. Типичная волоконно-оптическая система ОКТ. Свет от суперлюминесцентного диода
(СЛД) расщепляется делителем пучка на опорный (гетеродинный) и сигнальный пучок,
падающий на исследуемую среду (биоткань). Отраженное поле складывается с полем опор-
ного пучка, отраженного от продольно сканируемого опорного зеркала, суперпозиция полей

регистрируется приемно-демодулирующей системой [1568]
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ОКТ можно описать также на основе принципов гетеродинной техники [1568].
На рис. 8.23 показана типичная волоконно-оптическая схема, в которой два пуч-
ка — сигнальный и гетеродинный — генерируются широкополосным источником,
таким как СЛД. Сигнальный пучок падает на образец, затем пропущенный или
рассеянный свет складывается с гетеродинным пучком на балансном детекторе.
Благодаря большой ширине спектра излучения и, следовательно, малой продольной
длине когерентности, свет, приходящий с образца, и гетеродинный пучок интерфе-
рируют только тогда, когда их разность хода укладывается в длину когерентности
света. При увеличении длины пути гетеродинного пучка на Δl с помощью зеркала
в опорном плече MR этот пучок будет интерферировать только с теми частями
сигнального поля, которые прошли то же расстояние Δl в среде. Таким образом,
вклады в сигнальное поле от фотонов, прошедших разные длины пути в образце,
разделяются. На практике зеркало опорного пучка движется с постоянной ско-
ростью и одновременно записывается гетеродинный сигнал биений, возникающий
из-за доплеровского сдвига частоты опорного пучка при отражении от движущегося
зеркала (см. формулу (8.53)). Перемещая лазерный пучок по двумерному растру
и выполняя вертикальное сканирование в каждой точке, можно получить трехмерное
изображение.

На рис. 8.24а показан пример модулированного во времени интерференционного
сигнала, зарегистрированного фотоприемником. Регистрируемый переменный сигнал
подвергается полосовой фильтрации с центром на доплеровской частоте, затем он
выпрямляется и пропускается через фильтр нижних частот. На выходе этого фильтра
получается огибающая модулированного по времени переменного интерференционно-
го сигнала, эквивалентная амплитуде кросс-корреляции. Рисунок 8.24 б дает пример
регистрируемой огибающей, соответствующей рис. 8.24 а.

Рис. 8.24. Сигналы на выходе низкокогерентного интерферометра: а — модулированная во вре-
мени переменная составляющая интерференционного сигнала; б — соответствующий сигнал

после демодуляции (амплитуда кросс-корреляции, т. е. огибающая) [1336]

ОКТ выполняет послойную визуализацию путем измерения временной задержки
и величины оптического «эха» в различных поперечных положениях, для которой су-
щественно использование принципа селекции фотонов с помощью низкокогерентной
интерферометрии. Послойное изображение получается при выполнении последова-
тельности быстрых аксиальных измерений в каждой точке в процессе поперечного
сканирования падающего пучка по образцу (см. рис. 8.25). Результатом является
двумерный массив данных, представляющий величину оптического отражения или
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Рис. 8.25. ОКТ-изображение (справа внизу) генерируется посредством измерения времени
задержки и величины сигнала интенсивности света, рассеянного назад (слева), для различных
поперечных положений (сверху). В качестве примера представлено ОКТ-изображение керами-

ческого материала с глазурью, моделирующего твердые биоткани (зуб или кость) [1336]

рассеяния назад от данной плоскости поперечного сечения в толще образца. Си-
стемы на волоконно-оптических разветвителях, технология которых хорошо разра-
ботана в телекоммуникационной индустрии, представляются наиболее удачными для
ОКТ-визуализации биологических тканей, поскольку они могут быть интегрированы
почти во все ныне доступные медицинские средства получения изображений, в част-
ности эндоскоп и мироскоп [108, 109, 111, 1306, 1416]. Рисунок 8.23 показывает
пример оптоволоконного варианта ОКТ.

В литературе описаны многочисленные волоконно-оптические системы ОКТ (см.,
например, работы [1, 108, 109, 111, 127, 136, 142, 146, 147, 156, 196]). В этих
системах свет от низкокогерентного источника делится с помощью волоконно-опти-
ческого разветвителя. Одна половина направляется по одномодовому ВС на опорное
зеркало. Оставшаяся половина направляется в образец через соответствующую фо-
кусирующую оптику. Дистальный конец ВС в пробном плече выполняет двойную
роль как когерентный приемник света и как пространственный фильтр, аналогичный
конфокальной точечной диафрагме. Поскольку в сигнал интерференции дают свой
вклад постоянная составляющая и генерируемый в опорном плече шум интенсив-
ности, система предрасположена к избыточному фотонному шуму. Один из путей
снижения такого типа шума — использование балансной схемы детектирования,
в которой фоновые шумы компенсируются при вычитании фототоков, генерируемых
двумя фотоприемниками [1336, 1568]. При этом полезные сигналы интерференции
на выходе приемников складываются, поскольку они меняются в противофазе.



8.7. Генерация второй гармоники и нелинейное комбинационное рассеяние 425

Преимуществом ОКТ является возможность получать изображения с предельно
высоким аксиальным разрешением независимо от поперечного разрешения. Акси-
альное разрешение определяется длиной когерентности используемого источника
света, т. е. выражением (8.54), которое не зависит от условий фокусировки зондиру-
ющего пучка. Поперечное разрешение, достигаемое в ОКТ-системах визуализации,
определяется размером пятна в фокусе и ограничено числовой апертурой линзы,
подающей излучение на образец, и длиной волны, как в обычной или конфокальной
микроскопии (см. формулы (8.48) и (8.49)).

Для калибровки ОКТ-систем разработано несколько видов специализированных
фантомов биотканей [1226–1229].

8.7. Генерация второй гармоники и нелинейное
комбинационное рассеяние

Генерация второй гармоники (ГВГ) — новый высокоразрешающий нелинейно-
оптический способ визуализации для изучения интактных тканей и клеточных струк-
тур [177, 1133, 1134, 1141, 1146, 1156, 1160, 1161, 1569–1602]. ГВГ представляет
собой нелинейный оптический процесс второго порядка, который может происходить
только в средах, не имеющих центральной симметрии, например в анизотропных
кристаллах или на границах, таких как мембраны. Метод может использоваться
для получения изображений высокоупорядоченных структурных белков без каких-
либо экзогенных меток, а также для зондирования биологических мембран с высокой
специфичностью к типу мембраны.

Коллаген, являющийся основным компонентом соединительных тканей, обладает
заметной нелинейной восприимчивостью для ГВГ. Спираль вторичной структуры
коллагена, не имеющая центральной симметрии и удовлетворяющая условиям ГВГ,
самоорганизуется в структуры высших порядков. Было показано, что в нелинейной
восприимчивости второго порядка у коллагена доминирующей является компонента
вдоль оси волокна. В таких многокомпонентных средах, как кожа, ГВГ происходит
главным образом в дерме, а не в таких клеточных слоях, как эпидермис или
подкожный жир. Метод ГВГ обладает рядом преимуществ, связанных с делением
длины падающей волны и селективностью по отношению к структуре биоткани,
которые позволяют легко уменьшить влияние поверхностного отражения на основной
гармонике и многократного рассеяния в слое эпидермиса без применения техники
стробирования. Кроме того, ГВГ-поляриметрия является эффективным инструментом
исследования ориентации коллагеновых волокон в биотканях [1575, 1576, 1578, 1579,
1600].

В общем случае нелинейная поляризация среды выражается как [1571]

P = χ(1)E+ χ(2)EE+ χ(3)EEE+ . . . , (8.58)

где P — индуцированная поляризация среды, χ(n) нелинейная восприимчивость n-го
порядка, E — вектор напряженности электрического поля падающего света. Первый
член описывает линейное поглощение и отражение света, второй — ГВГ, генерацию
суммарных и разностных частот, а третий — двух- и трехфотонное поглощение и
генерацию третьей гармоники.

В отличие от двухфотонной флуоресценции (см. разд. 5.2) ГВГ не возникает
в результате процесса поглощения. Вместо этого интенсивное поле лазера индуци-
рует нелинейную поляризацию второго порядка в ансамбле молекул, в результате
чего получается когерентная волна точно на удвоенной частоте (или с половинной
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длиной волны) падающего света. Спектральные и временные профили флуоресцен-
ции с двухфотонным возбуждением и ГВГ также различны. Для двухфотонной
флуоресценции ширина спектра испускания определяется относительной геометрией
основного и возбужденного состояний молекулы; время жизни свечения связано
с силой осциллятора перехода и в типичном случае имеет порядок нескольких нано-
секунд. Для ГВГ, напротив, и спектральные, и временные характеристики зависят от
лазерного источника: ширина полосы равна 1/

√
2 от ширины полосы возбуждающего

лазера и, благодаря когерентности процесса, импульс ГВГ во времени развивается
синхронно с возбуждающим импульсом.

Упрощенное выражение для интенсивности сигнала ГВГ имеет вид [1571]

I(2ω) ∝
[
χ(2)E(ω)

τp

]2
τp, (8.59)

где χ(2) — нелинейная восприимчивость второго порядка, E(ω) и τp — энергия
и длительность лазерного импульса соответственно. Как и при двухфотонной флуо-
ресценции (см. формулы (5.13)–(5.16)), сигнал квадратичен по пиковой мощности, но
поскольку ГВГ — мгновенный процесс, сигнал генерируется только на протяжении
лазерного импульса. Макроскопическое значение χ(2) можно выразить через первую
молекулярную гиперполяризуемость β как

χ(2) = ρM 〈β〉, (8.60)

где ρM — плотность числа молекул, а угловые скобки означают усреднение по
ориентациям. Этим подчеркивается необходимость отсутствия центра симметрии
в области, поскольку 〈β〉 исчезает для изотропного распределения дипольных момен-
тов. Как следует из соотношений (8.59) и (8.60), сигнал ГВГ зависит от квадрата
поверхностной плотности молекул, в то время как интенсивность двухфотонной
флуоресценции линейна по плотности флуорофоров (см. формулу (5.11)).

В рамках двухуровневой модели первая гиперполяризуемость молекулы β дается
выражением [1571]

β = 3e2

2h̄3
ωgefgeΔμge[

ω2
ge − ω2] [ω2

ge − 4ω2] , (8.61)

где e — заряд электрона, ωge, fge и μge — разность энергий, сила осциллятора
и изменение дипольного момента между основным и возбужденным состояниями
соответственно. Поскольку ГВГ не связана с поглощением, амплитуда волны второй
гармоники может быть резонансно усилена, когда энергия сигнала второй гармоники
перекрывается с электронной полосой поглощения. Из (8.61) следует, что β стано-
вится большой, когда несущая частота лазера приближается к частоте электронного
перехода, тогда полный отклик второго порядка представляет собой сумму нерезо-
нансного и резонансного вкладов:

χ
(2)
total = χ

(2)
nonres + χ

(2)
res . (8.62)

В зависимости от специфических свойств молекулы и длины волны возбуждаю-
щего света резонансный вклад может преобладать, что приводит к усилению сигнала
на порядок или более.

Метод ГВГ-микроскопии успешно используется для получения высокоразре-
шающих изображений живых клеток [1571], трехмерных изображений эндогенных
структурных белков в биотканях [1572], биомолекулярных решеток в клетках, тка-
нях и организмах [1573]. Получение динамических изображений in vivo коллагена
в здоровых тканях и его модифицированных состояний в области опухоли описано
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в работе [1574], а генерация поляризационных ГВГ-изображений коллагена в рабо-
тах [1575, 1576, 1579, 1584], в том числе в сухожилии хвоста крысы [1575] и дерме
кожи человека [1579].

ГВГ-микроскопия позволяет изучать многие биохимические и биофизические
процессы, например механизмы обратимой диссоциации коллагена в биотканях под
воздействием глицерина [1578], роль миозина в генерации ГВГ от мышечных сар-
комеров [1585], структурные изменения в смешанных коллагеновых гелях (типов I
и V) как маркера для регистрации изменений в строме молочной железы человека
при раке [1590], электрическую активность в интактных нейронных сетях [1591],
микроструктуру и механические свойства коллагенового геля [1594], а также опре-
делять углы закрутки миозина и коллагена [1596], изучать наноструктуры коллагена
на основе анализ тензора восприимчивости второго порядка [1599], отображать
пространственную ориентацию волокнистых структур биоткани [1600].

ГВГ, как один из методов многофотонной нелинейной томографии, имеет зна-
чительные возможности в клинических исследованиях [1597]. Например, возможна
количественная оценка состояния такого заболевания, как несовершенный остео-
генез [1587], наблюдение перестройки внеклеточного матрикса при раке яични-
ков [1589], визуализация поражений кожи [1592], количественный анализ структуры
коллагена дермы человека в здоровом и патологическом состояниях [1593], полу-
чение изображений роговицы после внутристромальной лазерной абляции фемтосе-
кундным лазером [1580].

Главное достоинство нелинейных методов заключается в отсутствии необходимо-
сти использования маркеров, однако новые типы маркеров, такие как наночастицы
ZnO с сильным нелинейным откликом, могут оказаться полезными, например, при
изучении диффузии наночастиц в биотканях и их использовании как локальных
генераторов или тушителей свободных радикалов в задачах лечения и профилактики
зубных и кожных заболеваний [1157–1161]. Метод ГВГ с наномаркерами и без них
имеет перспективы и для нелинейной цитометрии in vivo [173, 179, 182, 1147, 1152,
1155, 1156].

Поскольку метод ГВГ технически реализуется практически на одном и том
же экспериментальном оборудовании, что и многофотонная флуоресценция и ко-
герентное антистоксово комбинационное рассеяние (КАСКР) (Coherent anti-Stokes
Raman scattering, CARS), то часто эти методы используются одновременно в рам-
ках мультимодальных подходов с целью получения дополнительной информации
о фундаментальных процессах в биотканях и клетках (см., например, [1577, 1601,
1602]). Так, в работе [1577] с помощью комбинации метода ГВГ и двухфотонной
флуоресценции получены изображения in vivo клеток и внеклеточного матрикса.
Исследование действия ДМСО на динамику просветления кожи с помощью коли-
чественной мультимодальной нелинейной микроскопии (ГВГ/КАСКР) представлено
в работе [1601], а одновременная мультимодальная визуализация для исследований
in vivo динамики биологических процессов, интегрирующая мультиплексное коге-
рентное антистоксово комбинационное рассеяние (М-КАСКР), ГВГ и двухфотонную
флуоресценцию описана в работе [1602].

К нелинейной спектроскопии и микроскопии относятся также активная спектро-
скопия КР (АСКР), требующая для своей реализации два перестраиваемых лазера и,
следовательно, обладающая высокой селективностью, а также когерентное антисток-
сово комбинационное рассеяние (КАСКР), которое формально описывается в рам-
ках четырехволнового смешения [5, 1171, 1172, 1601–1608]. Основные достоинства
КАСКР по сравнению с обычным КР, кроме возможности усиления сигнала более,
чем на четыре порядка величины, является прямая генерация сигнала, узкая полоса
и полное отсутствие влияния автофлуоресценции, поскольку сигнал генерируется на
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длинах волн короче, чем длина волны возбуждения. При сопряжении с лазерным
сканирующим микроскопом КАСКР позволяет получать видеоизображения. Метод
был использован для визуализации липидных везикул в клетках HeLa, мембраны
лизированных эритроцитов, роста капелек жира в живых адипоцитах, транспорта
органелл в живых клетках и запасания липидов в Nematode Caenorhabditis Elegans
при регистрации КАСКР-сигнала на частоте 2845 см−1 [1605]. Было показано, что
КАСКР-визуализация не является деструктивной для исследуемых клеток, если
время измерения не превышает 5 мин [1605].

Некоторые из биологических применений КАСКР, как важной составляющей
мультимодальных систем нелинейной микроскопии и спектроскопии, были описаны
выше [1601, 1602]. Отметим, что в работе [1601] сигнал КАСКР служил в ка-
честве опорного при изучении процессов просветления ex vivo кожи человека при
воздействии ДМСО на структуру коллагена и, соответственно, потерю сигнала
второй гармоники и уменьшения рассеяния света. В работе [1602] описан ме-
тод мультиплексного КАСКР (М-КАСКР), в котором возбуждение КАСКР-сигнала
осуществляется от двух источников — фемтосекундного титан-сапфирового лазера
и фотонно-кристаллического волоконного световода, генерирующего широкополосное
излучение. Одновременно возбуждаемые нелинейные сигналы регистрируются с по-
мощью системы с временным разрешением и разрешением по длинам волн. В случае
получения изображений биоткани и клеток с помощью М-КАСКР нерезонансный
фон эффективно устраняется методом простого вычитания.

Принципы и перспективы развития метода КАСКР как метода, обеспечивающе-
го получение специфической информации о химическом строении и молекулярной
структуре объекта без использования экзогенных зондов и неинвазивно, а также
его биологические и медицинские приложения обсуждаются в работах [1171, 1172,
1603, 1604]. Исследования ex vivo мозга мыши с помощью М-КАСКР и сравнение
результатов с классическим гистологическим анализом подтвердили возможности
метода как идеального средства хемоселективной визуализации биотканей [1606].
Показано, что метод позволяет осуществлять количественный анализ КАСКР-изоб-
ражений, что необходимо, например, для быстрой диагностики рака молочной желе-
зы [1607]. В частности, функциональная визуализация клеточных и тканевых струк-
тур с помощью КАСКР и соответствующие алгоритмы обработки изображений дают
возможность отличать раковые поражения от нормальной ткани и доброкачественных
пролиферативных поражений.

Коммерчески доступный микроэндоскоп был использован для получения ми-
нимально инвазивных мультимодальных нелинейных видеоизображений клеточных
процессов в спинном мозге живой мыши [1608]. Система позволяла одновременное
получение КАСКР-изображений миелиновых оболочек и регистрацию флуоресцен-
ции при двухфотонном возбуждении от микроглиальных клеток и аксонов. Несмотря
на свой небольшой диаметр, микроэндоскоп обеспечивал высокую скорость муль-
тимодальной визуализации в достаточно обширной области ткани и при хорошем
разрешении, достаточном для количественной оценки малых различий в толщине
миелиновых оболочек и подвижности микроглиальных клеток.

Типичная глубина зондирования методов нелинейной микроскопии и спектро-
скопии не превышает 300 мкм из-за сильного рассеяния многих биотканей [1609].
Однако применение технологии оптического просветления биоткани за счет ча-
стичной замены воды другими жидкостями с показателем преломления, близким
к показателю преломления белков [200, 201, 1609–1612], позволяет существенно
снизить рассеяние и получить глубину зондирования, превышающую 2 мм. Более
подробно методы оптического просветления рассмотрены в следующей главе.
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УПРАВЛЕНИЕ ОПТИЧЕСКИМИ СВОЙСТВАМИ

БИОЛОГИЧЕСКИХ ТКАНЕЙ

В данной главе описываются основные принципы и достижения в области
управления оптическими свойствами биологических тканей. В качестве основной
технологии обсуждается метод оптической иммерсии с использованием экзогенных
оптических просветляющих агентов (ОПА). Рассмотрены транспорт воды в тканях,
их набухание (или усадка, сжатие) и гидратация (или дегидратация) при их взаи-
модействии с ОПА. Анализируются свойства оптического просветления фиброзных
и эпителиальных тканей при использовании спектрофотометрии, модуляционных,
флуоресцентных и поляризационных измерений, конфокальной микроскопии и ОКТ,
а также нелинейно-оптических методов — двухфотонной флуоресценции и ГВГ.
Обсуждаются исследования in vitro, ex vivo и in vivo разнообразных тканей человека
и животных, включая склеру глаза, кожу, твердую мозговую оболочку (dura mater),
ткань желудка, хрящ, кровеносные сосуды, и кровь. Обсуждается доставка ОПА,
проницаемость тканей и резервуарная функция кожи. Обсуждается также визуализа-
ция клеток и клеточных потоков при оптическом просветлении. Описаны некоторые
важные приложения иммерсии тканей, например, мониторинг глюкозы в биоткани,
прецизионная лазерная хирургия, а также некоторые другие методы управления оп-
тическими свойствами тканей, такие как сжатие и растяжение, тепловое воздействие
и отбеливание тканей.

9.1. Основы управления оптическими свойствами тканей
и краткий обзор

Отражением, поглощением, рассеянием и флуоресценцией живых биологических
тканей и крови можно эффективно управлять, используя различные методы, описан-
ные в обширной литературе [1–6, 9, 10, 24, 26, 29, 48, 49, 54, 57, 61, 62, 76, 77, 85,
90, 91, 95, 96, 129, 139, 162, 163, 166, 178, 200, 201, 221, 238, 264, 351, 392, 393,
452, 463, 467–469, 555, 608, 621, 622, 654, 738, 764–766, 769, 781, 791, 792, 810, 826,
991, 1006–1010, 1059, 1177, 1191–1194, 1257, 1258, 1271, 1292, 1293, 1306, 1331,
1336–1343, 1359–1362, 1383, 1387–1389, 1399, 1400, 1418, 1439, 1470, 1486, 1487,
1521, 1547, 1578, 1579, 1609–1811]. Окрашивание (сенсибилизация) биологических
материалов широко применяется для изучения механизмов взаимодействия света
с отдельными компонентами биоматериалов, а также для оптического мониторинга
физиологических процессов и селективного фоторазрушения отдельных компонентов
живых тканей. Этот подход лежит в основе диагностики и фотодинамической те-
рапии (ФДТ) злокачественных новообразований, УФА-фотохимиотерапии псориаза
и других пролиферативных заболеваний, ангиографии и многих других медицинских
приложений.

В видимом и ближнем ИК-диапазоне биологические ткани и жидкости слабо
поглощают, но сильно рассеивают свет (см. табл. 7.1). Рассеяние определяет спек-
тральные и угловые характеристики света, взаимодействующего с тканями, а также
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глубину его проникновения в ткань. Очевидно, что направленное изменение тем или
иным способом рассеивающих свойств должно существенно влиять на характеристи-
ки света, распространяющегося в тканях. Управлять оптическими (рассеивающими)
свойствами биоткани можно посредством различных физических или химических
воздействий, например при сжатии или растяжении биоткани, УФ облучении или
коагуляции, воздействии низких температур, пропитывании химическими агентами,
гелями и маслами. Все эти явления можно понять, если рассматривать ткань как
рассеивающую среду со всеми оптическими эффектами, характерными для дисперс-
ных физических систем. Хорошо известно, что прозрачностью дисперсной физиче-
ской системы можно эффективно управлять, обеспечивая согласование показателей
преломления рассеивающих элементов и базового материала. Это так называемая
иммерсионная техника. Другая возможность управлять оптическими свойствами
дисперсной системы — менять ее параметр упаковки и/или размеры рассеивающих
частиц (см. главы 1–3).

Управление оптическими свойствами тканей in vivo очень важно для многих
медицинских приложений. Многочисленные технологии лазерной хирургии, терапии
и диагностики включают сжатие и растяжение биоткани, которые используются
для облегчения доставки лазерного излучения к нижележащим слоям ткани. Метод
локального сжатия склеры глаза человека позволяет выполнять транссклеральную
лазерную коагуляцию стекловидного тела и сетчатки/хороида [392, 769, 1257]. Воз-
можность эффективного просвечивания верхних слоев биоткани важна, например,
для получения изображений внутри глазного яблока, а также в функциональной
оптической томографии при обнаружении локальных неоднородностей, скрытых за
сильно рассеивающей средой. Склера глаза человека была одной из первых тканей,
для которой была показана возможность управления оптическими свойствами путем
ее пропитывания оптическими просветляющими агентами (ОПА) [6, 24, 61, 77,
200, 221, 238, 781, 810, 949, 1338, 1613–1615, 1623–1629, 1686, 1687, 1697, 1728,
1729, 1743, 1758, 1766, 1811]. Для просветления склеры использовались такие
ОПА, как рентгеноконтрастные вещества (тразограф, верографин, гипак), глюкоза
и полиэтиленгликоль (ПЭГ), которые обладают гиперосмотическими свойствами.

В общем случае коэффициент рассеяния μs и фактор анизотропии рассеяния g
эпителиальной ткани зависят от разности показателей преломления между кле-
точными компонентами — клеточная мембрана, цитоплазма, ядро клетки, другие
органеллы (митохондрии, лизосомы и пероксисомы), меланиновые гранулы — и вне-
клеточной жидкостью. Для фиброзных (соединительных) тканей (строма склеры
глаза, строма роговицы, дерма кожи, твердая мозговая оболочка, мышечная ткань,
неклеточная матрица стенки сосуда, фиброзный компонент ткани женской молочной
железы, сухожилие, хрящ и т. п.) важна разница показателей преломления меж-
ду интерстициальной средой и длинными волокнами склеропротеина (коллаген-,
эластин- или ретикулин-образующими волокнами), образующего часть неклеточ-
ного матрикса ткани, окружающего клетки и заполняющего пространство между
ними [63, 64, 85, 96, 200, 222, 774–776, 1613–1615, 1621, 1622]. Согласование
показателей преломления проявляет себя в уменьшении коэффициента рассеяния
(μs → 0) и возрастании направленности рассеяния (g → 1). Для дермы кожи и склеры
глаза снижение μs может быть значительным [200, 238, 766, 768, 781, 1613–1615,
1630, 1729–1768]. Для тканей с большим содержанием крови, таких как печень,
действие ОПА различной осмотической активности также приводит к согласованию
показателей преломления и уменьшению коэффициента рассеяния, но эффект не
так выражен, как у кожи и склеры, из-за изменения размеров клеток в результате
осмотического напряжения [1621, 1622].
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Итак, мягкие биоткани представляют собой образования с плотно упакованными
группами клеток (эпителий и эндотелий органа) и сетью волокнистых структур
(строма, соединительная ткань), через которую просачивается интерстициальная
жидкость. В микроскопических масштабах клетки и их компоненты не имеют четко
выраженных границ, поэтому ткань можно рассматривать как непрерывную структу-
ру с пространственными вариациями показателя преломления. Как уже обсуждалось,
для моделирования такой сложной структуры набором частиц необходимо исполь-
зовать статистический подход (см. гл. 3). На рис. 3.1 показан гипотетический про-
филь показателя преломления, измеренный вдоль некоторой линии в произвольном
направлении внутри объема ткани и соответствующий статистически усредненному
профилю показателя преломления. Средний фоновый (базовый) показатель прелом-
ления n0 определяется как взвешенное среднее показателей преломления цитоплазмы
и интерстициальной жидкости, ncp и nis (см. формулу (3.2)). Показатель преломле-
ния частицы можно определить как сумму показателя преломления фона и среднего
отклонения показателя преломления, 〈Δn〉, описываемого выражениями (3.3)–(3.5).

Для двухкомпонентной модели средний показатель преломления биоткани n
определяется показателями преломления рассеивающих центров ns и базового ма-
териала n0, n = fsns + (1 − fs)n0 (см. соотношение (7.60)). Отношение ns/n0 ≡ m
определяет коэффициент рассеяния. К примеру, в простой монодисперсной моде-
ли рассеивающих диэлектрических сфер (теория Ми) приведенный коэффициент
рассеяния μ′

s определяется формулой (7.27), где μ′
s ∼ m − 1)2. Из формулы (7.27)

следует, что при увеличении показателя преломления базового вещества всего лишь
на 5% (n0 = 1,35 → 1,42), при условии, что для рассеивающих центров ns = 1,47
и остается неизменным, величина μ′

s уменьшается в семь раз. В предельном слу-
чае равных показателей преломления непоглощающих частиц и базового материала
m = 1 и μ′

s → 0. В живой ткани относительный показатель преломления является
функцией физиологического или патологического состояния ткани. В зависимости
от специфики состояния ткани показатель преломления рассеивающих частиц или
фона может изменяться (возрастать или убывать), вследствие чего рассеяние света
может, соответственно, расти или уменьшаться.

Рассеяние и поглощение света частицами, составляющими ткань или кровь, мож-
но рассчитать по теории Ми. Существенными параметрами являются размер частиц
(радиус a), комплексный показатель преломления диэлектрического вещества-хозя-
ина (базового материала ткани или плазмы крови) n0 и относительный показатель
преломления вещества рассеивающих частиц m = n′

s/n0. Мнимая часть комплекс-
ного показателя преломления отвечает за потери света из-за поглощения. Теория
Ми определяет эффективность поглощения и рассеяния и фазовую функцию рассе-
яния, на основании которых вычисляются коэффициенты поглощения и рассеяния
μs = ρσsca и μa = ρσabs, а также фактор анизотропии рассеяния g , где ρ — плотность
числа рассеивающих частиц. Соответствующие сечения рассеяния и поглощения σsca
и σabs и g -фактор описываются формулами (3.53), (3.54) и (3.55) соответственно.

Транспортный коэффициент рассеяния сильно возрастает с увеличением отноше-
ния действительной части показателя преломления рассеивающих частиц к показате-
лю преломления базового материала, n′

s/n0, особенно для частиц размером 0,1–1 мкм
(см. рис. 6.2) [1193, 1194]. При полном согласовании показателей преломления рас-
сеивающих частиц и базового материала коэффициент рассеяния стремится к нулю,
а фактор анизотропии рассеяния максимален и приближается к единице для частиц
размером порядка 1 мкм.

Однако на практике полного согласования показателей преломления достичь не
удается, поэтому могут быть существенны другие механизмы просветления ткани.
Иногда действие гиперосмотических химических агентов или сильное механическое



432 Гл. 9. Управление оптическими свойствами биологических тканей

сжатие могут приводить к обратимому или необратимому изменению размеров рас-
сеивающих частиц. Зависимость параметров рассеяния от длины волны в системах
с частично согласованными показателями преломления (n′

s/n0 = 1,07) показана на
рис. 6.3. Такой уровень согласования типичен для многих соединительных и эпите-
лиальных тканей. Спектральные изменения относительного показателя преломления
при вычислениях не учитывались, однако они могут быть важны на практике. Если
размеры частиц и отношение показателей преломления фиксированы, то зависимость
от длины волны связана с отношением длины волны к размеру частицы. Для частиц
с показателем преломления, близким к показателю базового вещества (см. рис. 6.3),
коэффициент рассеяния системы частиц очень большого или очень малого диаметра
почти не зависит от длины волны в области от 400 до 800 нм, в то время как для
частиц среднего диаметра он убывает с ростом длины волны. Такая же тенденция
в зависимости от длины волны (отсутствие зависимости для очень крупных или
очень мелких рассеивающих частиц и убывание для частиц среднего размера)
ожидается у фактора анизотропии рассеяния.

Из проведенного рассмотрения следует, что снижение рассеяния может быть свя-
зано не только с согласованием показателей преломления, но также с изменениями
распределения рассеивающих частиц по размерам. Как агрегация с образованием
крупных частиц, так и дизагрегация с образованием более мелких частиц, в опреде-
ленных пределах размеров частиц могут приводить к подавлению рассеяния. Однако
свойства анизотропии рассеяния систем больших и малых частиц могут существенно
отличаться друг от друга, что можно использовать для выяснения механизмов,
связанных с изменением размеров частиц и согласованием показателей преломления.
Концептуально во многих ситуациях лидирующим механизмом просветления тканей
должно быть именно согласование показателей преломления, поскольку выравнива-
ние показателей преломления рассеивающих частиц и окружающей среды всегда
имеет место при иммерсии тканей, дегидратации или сжатии, и чувствительность
рассеивающих свойств к такому выравниванию чрезвычайно высока.

Как система частиц цельная кровь обладает выраженным эффектом просветле-
ния, который может сопровождаться индуцированной или спонтанной агрегацией
и дизагрегацией, а также набуханием или сморщиванием эритроцитов, при примене-
нии биологически совместимых просветляющих агентов с определенными осмотиче-
скими свойствами [200, 1009, 1010, 1331, 1336, 1359, 1646–1650, 1700, 1701].

При помощи введения внутрь ткани просветляющих агентов можно достичь
заметного уменьшения рассеяния и, соответственно, увеличения оптического пропус-
кания склеры и кожи животных и человека, имплантатов кожи, тканей желудочно-
кишечного тракта человека, хрящей и сухожилий человека и животных в видимом
и ближнем ИК-диапазоне. В качестве ОПА используются рентгеноконтрастные веще-
ства (верографин, тразограф и гипак), глюкоза, фруктоза, сорбитол, маннитол, про-
пандиол, бутандиол, глицерин, пропиленгликоль, полимеры полипропилена на глико-
левой основе (ППГО), этиленгликоль, полиэтиленгликоль (ПЭГ), полимеры на основе
ПЭГ, диметилсульфоксид (ДМСО) и другие растворы [24, 61, 77, 162, 163, 166, 200,
221, 238, 467–469, 555, 621, 622, 766, 781, 791, 792, 810, 826, 1293, 1306, 1319, 1332,
1418, 1439, 1486, 1487, 1547, 1578, 1613–1615, 1623–1640, 1642–1645, 1651, 1652,
1662, 1673, 1674, 1676, 1677, 1685–1698, 1702–1705, 1706–1709, 1714–1811].

Координация между показателями преломления в многокомпонентных прозрач-
ных тканях, обладающих поляризационной анизотропией (например, роговица), при-
водит к уменьшению такой анизотропии [5, 10, 200]. Напротив, для сильно рас-
сеивающей ткани со скрытым линейным двулучепреломлением пропитывание им-
мерсионным агентом может существенно улучшить способность к детектированию
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поляризационной анизотропии благодаря уменьшению фонового рассеяния [200, 621,
622, 1697, 1698].

Зависящие от концентрации изменения характера рассеяния и пропускания в сус-
пензиях α-кристаллина, извлеченного из хрусталика теленка, считаются связанными
с явлением осмоса [1618]. Осмотические и диффузионные процессы, происходящие
в биотканях, подвергающихся воздействию верографина, тразографа, глюкозы, гли-
церина и других ОПА, также имеют важное значение для просветления ткани и ее
метаболизма [200, 238]. Осмотические явления участвуют в процессах модуляции
оптических свойств биологических материалов (клеток и тканей) при воздействии
на них сахаров, спиртов и растворов электролитов, что может повлиять на оценку
насыщения гемоглобина кислородом или идентификацию цитохромоксидазы и других
биологически важных эндогенных поглотителей в тканях с использованием оптиче-
ских методов [1621, 1622].

Экспериментальные исследования по оптическому просветлению кожи и ее ком-
понентов (эпидермиса и дермы) в норме и патологии, а также по управлению спектра-
ми отражения и пропускания с применением воды, глицерина, водно-глицериновых
растворов, глюкозы, солнцезащитных кремов, косметических лосьонов, гелей и фар-
мацевтических продуктов были выполнены в работах [57, 306, 383, 469, 555, 766,
826, 1336, 1418, 1547, 1578, 1610, 1613–1615, 1626–1632, 1634, 1635, 1638, 1640,
1643, 1645, 1653, 1691, 1695, 1702, 1703, 1706–1709, 1711, 1714, 1715, 1717–1724,
1726, 1730–1736, 1738, 1739, 1741, 1742, 1744, 1746–1757, 1760–1765, 1767, 1776,
1781, 1785–1791, 1801, 1802, 1808, 1809]. Было установлено, что управление оптиче-
скими свойствами кожи, в основном, обусловлено влиянием иммерсии на показатели
преломления рассеивающих частиц (компонентов кератиноцитов в эпидермисе, кол-
лагеновых и эластиновых волокон в дерме) и базового вещества и/или обратимой
диссоциацией коллагена [200]. Кроме этого, некоторые из наблюдаемых эффектов
были вызваны введением в ткань дополнительных рассеивающих или поглощающих
центров или, напротив, их вымыванием.

Примечательно, что при исследованиях in vivo заметное просветление кожи хомя-
ка [766], свиньи [1720] и человека [1336, 1630, 1632, 1638], склеры глаза человека
и кролика [61, 1625], а также твердой мозговой оболочки кролика [1439] происходи-
ло сравнительно быстро, в течение нескольких минут, после местного нанесения или
внутритканевой инъекции глицерина, глюкозы, пропиленгликоля, тразографа, ППГО
и полимеров на основе ПЭГ.

Альбумин, белок, используемый для согласования показателей преломления
в экспериментах с применением фазово-контрастной микроскопии [1360, 1383, 1619,
1620], может быть также использован как иммерсионная среда для исследования
биотканей и получения их изображений [58, 96]. Потенциальной альтернативой
могут служить белки с молекулами меньшего размера, чем альбумин, поскольку
сам альбумин из-за сравнительно большого размера молекул и наличия их агрегатов
рассеивает свет. С другой стороны, направленное увеличение рассеяния также может
служить диагностическим признаком. Например, более точный медицинский диагноз
за счет повышения контраста изображения в области патологии можно обеспечить,
применяя уксусную кислоту, которая успешно используется как отбеливающий (кон-
трастирующий) агент в оптических исследованиях шейки матки [58, 96, 1663–1668,
1812–1814]. Было предположено, что отбеливающий эффект уксусной кислоты, на-
блюдаемый в ткани шейки матки, вызывается коагуляцией белков клеточных ядер.
Таким образом, проба с уксусной кислотой может быть чрезвычайно значимой при
количественной оптической диагностике предраковых состояний, благодаря возмож-
ности селективно усиливать рассеяние на ядрах клеток и тем самым следить за
изменением их размеров и внутренних перестроек [58, 96].
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Очевидно, что потеря воды тканью существенно влияет на ее оптические свой-
ства. Одной из главных причин дегидратации ткани in vivo является действие
эндогенных или экзогенных осмотических жидкостей. В условиях in vitro к потере
воды приводит спонтанное ее испарение с поверхности образца биоткани или вы-
мораживание. Нагрев образца до температуры, не вызывающей коагуляции, или за-
мораживание в холодильнике существенно повышает эффективность дегидратации.
Действие гиперосмотических ОПА также ведет к дегидратации ткани, которая может
быть достаточно сильной [200, 1742, 1752]. В результате дегидратации коэффициент
рассеяния биоткани уменьшается, в основном за счет уменьшения относительного
показателя преломления рассеивателей и межтканевой жидкости и более плотной ре-
гулярной упаковки коллагеновых волокон. Для некоторых биотканей коэффициенты
поглощения и рассеяния на длинах волн вдали от полос поглощения воды могут даже
несколько возрасти (коэффициент поглощения на несколько десятков процентов,
а коэффициент рассеяния на несколько процентов), в основном из-за более плотной
нерегулярной упаковки компонентов ткани, вызванной ее усадкой (сжатием). Однако
и в этом случае полное оптическое пропускание образца ткани увеличивается за
счет уменьшения его толщины при дегидратации [764, 765]. Несмотря на большую
плотность ткани при ее дегидратации, в окрестности сильных полос поглощения воды
коэффициент поглощения дегидратированной ткани уменьшается за счет меньшего
содержания воды.

Можно значительно увеличить пропускание света через мягкую биоткань пу-
тем ее сжатия (компрессии) или растяжения [200, 1059, 1319, 1617, 1803–1807].
Оптическая прозрачность живой ткани есть следствие ее оптической однородности,
которая достигается благодаря удалению крови и интерстициальной жидкости (воды)
из места сжатия или растяжения. В результате повышается показатель прелом-
ления базового вещества, приближаясь к показателю преломления рассеивающих
элементов (клеточных мембран, мышечных или коллагеновых волокон) (см. форму-
лу (7.27)). Более плотная упаковка компонентов ткани при сжатии делает ее менее
хаотичной и более организованной системой, которая может рассеивать меньше
света из-за кооперативных (интерференционных) эффектов [654, 1616]. Конечно,
отсутствие крови в сжатой области также дает вклад в изменение поглощающих
и преломляющих свойств ткани. Некоторые механизмы, лежащие в основе эффектов
оптического просветления и изменения характера преломления света тканями при
сжатии и растяжении, предложены в работах [61, 62, 200, 654, 768, 769, 1059, 1257,
1319, 1341, 1616, 1678, 1803–1807].

Нагревание длинными лазерными импульсами индуцирует обратимые и необра-
тимые изменения в оптических свойствах ткани [764, 765, 1662]. В общем случае
полное пропускание уменьшается, а диффузное отражение растет, демонстрируя
нелинейное поведение во время нагрева импульсом лазера. Многие типы тканей,
подвергнутые медленной коагуляции (от 10 мин до 2 ч) в горячей воде или физиоло-
гическом растворе (70–85 ◦C), демонстрируют возрастание коэффициентов рассеяния
и поглощения (см. табл. 7.1).

УФ-облучение вызывает эритему (покраснение кожи), стимулирует синтез мела-
нина и может вызвать отек и пролиферацию ткани, если доза облучения достаточно
велика [54, 1059, 1656, 1657]. Все эти фотобиологические эффекты могут отвечать
за изменение оптических свойств кожи и должны приниматься во внимание при
назначении фототерапии. Известно также, что УФ-облучение вызывает в хрусталике
человека генерацию новых поглощающих в видимой области хромофоров [794].

Естественные физиологические изменения в клетках и тканях также вызывают
вариации их оптических свойств, которые можно зарегистрировать и использовать
как меру указанных изменений. Например, измерение коэффициента рассеяния
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позволяет определять содержание глюкозы в ткани [166, 467–469, 534, 991, 996,
999, 1006–1008, 1191, 1192, 1650, 1683, 1684, 1761, 1765] или контролировать
отек [1682], а также определять параметры крови [763]. Обнаружена почти пара-
болическая зависимость коэффициента рассеяния от гематокрита (Hct) в тонких
слоях крови (см. соотношение (3.23)) [763]. Оптические свойства крови, зависящие
от гематокрита, насыщения гемоглобина кислородом, температуры и параметров
кровотока, можно найти в табл. 7.1–7.4 и 7.6.

9.2. Оптическая иммерсия с помощью экзогенных
химических агентов

9.2.1. Принципы оптической иммерсии. Рассмотрим принципы оптической
иммерсии, основанной на пропитывании ткани или разбавлении крови биологи-
чески совместимым химическим агентом, который может также иметь некоторые
гиперосмотические свойства. Любая соединительная (фиброзная) ткань эффективно
пропитывается жидким агентом или его раствором. Как пример фиброзной ткани
проанализируем склеру глаза человека.

Модель участка склеры человека можно представить как слой толщины d, за-
полненный длинными и тонкими диэлектрическими цилиндрами (коллагеновыми
волокнами) со средним диаметром ∼ 100 нм и показателем преломления nc = 1,474
(см. рис. 9.1) [238, 791, 792]. Цилиндры расположены в плоскостях, параллель-
ных поверхности слоя, но в каждой плоскости ориентированы случайным образом
(см. рис. 3.5). Пространство между коллагеновыми волокнами заполнено однород-
ным базовым веществом с показателем преломления n0 = 1,345. Заметная разница
показателей преломления между коллагеновыми волокнами и базовым веществом
делает систему мутной, т. е. вызывает многократное рассеяние и плохое пропускание
распространяющегося света. Показатель преломления базового вещества является
управляемым параметром и может изменяться в пределах от 1,345 до 1,474, что
переводит систему из режима многократного рассеяния в режим рассеяния малой
кратности и даже однократного. Для nc = n0 = 1,474 среда становится полностью
однородной и оптически прозрачной, если поглощение рассеивающих элементов
и базового вещества мало.

Описанная модель применима к любой фиброзной ткани, включая дерму кожи
и мышечную ткань. Для этого нужно лишь изменить показатели преломления,
диаметры волокон и расстояния между ними. Пропускание коллимированного света
слоем ткани толщины d определяется законом Бугера–Ламберта–Бера (см. уравне-
ние (1.1)):

Tc = I(d)

I0
= exp (−μtd), (9.1)

где I0 и I(d) — интенсивности падающего и регистрируемого на выходе света
соответственно; μt = μa + μs — коэффициент ослабления. Как следует из табл. 7.1
для склеры глаза человека на длине волны λ = 800 нм коэффициент поглощения
μa ≈ 1,6 см−1, а приведенный коэффициент рассеяния μ′

s = μs(1− g ) ≈ 38 см−1. Для
g = 0,9 μs ≈ 380 см−1.

Благодаря фиброзной структуре склеры вполне разумно предположить, что диф-
фузию жидкости в ткани можно приближенно рассматривать как свободную диф-
фузию [238, 1685, 1815]. Поэтому для описания кинетики изменений показателя
преломления и соответствующего уменьшения коэффициента рассеяния при диффу-
зии химического агента в межфибриллярном веществе ткани можно использовать
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Рис. 9.1. Схематическое представление образца склеры глаза человека и падающего пучка
света [238]

модель свободной диффузии с приближенным решением уравнения диффузии [238,
1815]

∂Cf(x, t)
∂t

= Df
∂2Cf(x, t)

∂x2
, (9.2)

где Cf(x, t) — концентрация жидкости, Df — коэффициент диффузии, а x — про-
странственная координата. Это уравнение применимо в случаях, когда скорость
процесса не ограничена мембранами, например при диффузии веществ в межфиб-
риллярном пространстве, или при высокой скорости проникновения растворенного
вещества через мембраны [1815]. Для образца ткани в виде пластинки толщиной d,
который в момент времени t = 0 помещается в раствор с начальной концентра-
цией агента Ca0 (начальная концентрация агента внутри слоя равна 0, т. е. t = 0;
0 � x � d; Ca(x, 0) = 0, и граничные условия имеют вид Ca(0, t) = Ca(d, t) = Ca0),
уравнение (9.2) имеет следующее решение, описывающее зависящее от времени
распределение концентрации агента в образце [238, 1815]:

Ca(x, t) = Ca0

{
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(
5πx
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)
+ . . .

]}
, (9.3)

где
τ = d2

π2Da

, (9.4)

Da — коэффициент диффузии агента.
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Отношение количества растворенного вещества mt в момент времени t к его
равновесному значению m∞ определяется как [1815]

mt

m∞
=

d∫

0

Ca(x, t) dx

Ca0 d
= 1− 8

π2

{
exp
(
− t

τ

)
+ 1

9
exp
(
−9t
τ

)
+ 1

25
exp
(
−25t

τ

)
+ . . .

}
.

(9.5)
Это отношение, в свою очередь, определяет усредненную по объему концентрацию
агента Ca(t), которая в приближении первого порядка имеет вид [238, 1652, 1685]

Ca(t) = 1
2

d∫

0

Ca(x, t) dx ≈ Ca0

[
1− exp

(
− t

τ

)]
. (9.6)

Формулы (9.3)–(9.6) позволяют найти зависящую от времени концентрацию хи-
мических агентов со сравнительно малым молекулярным весом на глубине x внутри
образца ткани или временные изменения полного количества этих агентов в образце,
если коэффициент диффузии Da молекул этих агентов в ткани известен. С другой
стороны, измерения Ca(t) позволяют оценить значение Da молекул введенного ве-
щества в интерстициальной жидкости ткани. Для соединений (агентов) с низким
молекулярным весом значения коэффициентов диффузии в их собственной среде
составляют примерно 10−5 см2 · с−1, например для воды Da = 2,5 · 10−5 см2 · с−1 и для
сахарозы Da = 0,5 · 10−5 см2 · с−1 [1815].

Когда агент поступает только через поверхность образца, а такая ситуация имеет
место при его местном применении in vivo, формула (9.6) сохраняет силу, но для
характерного времени диффузии получается другое выражение [1702]:

τ = d2

Da
. (9.7)

Выражения (9.3)–(9.7) были получены для диффузии в однородном слое. Благо-
даря волокнистой структуре ткань может быть представлена как пористый материал,
что приводит к модификации коэффициента диффузии химического агента:

Da = Dai

p
. (9.8)

Здесь Dai — коэффициент диффузии химического агента в интерстициальной жид-
кости, а p — коэффициент пористости, определяемый как

p = V − Vc
V

, (9.9)

где V — объем образца ткани, а Vc — объем, занимаемый коллагеновыми волокнами.
Для описания диффузии больших молекул нужно использовать теорию затруд-

ненной диффузии через проницаемую мембрану [238, 1685, 1815]. На основе закона
Фика, связывающего поток вещества J (моль/с/см2) с градиентом его концентрации,

J = −Da
dC

dx
, (9.10)

для стационарного переноса вещества через тонкую мембрану имеем [1815]

J = Pa(C1 − C2), (9.11)

где Pa = Da/d — коэффициент проницаемости, а C1 и C2 — концентрации молекул
в двух областях пространства, разделенных мембраной.
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Используя соотношения (9.10) и (9.11), можно найти изменение концентрации
молекул внутри замкнутой области объема V , окруженной проницаемой мембраной
площади S, при помощи следующего уравнения [1815]:

dC2

dt
= PaS

V
(C1 − C2). (9.12)

Для большого внешнего объема, когда C1 можно рассматривать как константу,
уравнение (9.12) имеет приближенное экспоненциальное решение такого же вида,
что и выражение (9.6) [238, 1685, 1815], с C2 = Ca, C1 = Ca0, и

τ = d2

Da
. (9.13)

Выражение (9.13) отражает тот факт, что в экспериментах с плоскими слоями
тканей (см. рис. 9.2) V = S · d, где S и d — площадь и толщина образца. Вид этого
выражения такой же, как и для свободной диффузии, но значения коэффициентов
для свободной и заторможенной диффузии могут существенно различаться.

При пропитывании ткани агентом показатель преломления базового вещества
(вещества межфибриллярного пространства) n0 является зависящей от времени
функцией концентрации Ca(t) проникающего в образец агента, определяемой вы-
ражением (9.6). Зависящая от времени объемная доля агента в образце ткани fa
пропорциональна его концентрации Ca, поэтому, используя закон Глэдстоуна и Дэйла
(см. выражение (3.1)), можно записать

n0(t) = n0i(t)f0(t) + nafa(t), (9.14)

где f0(t) + fa(t) = 1, n0i — изначальный (собственный) показатель преломления
базового вещества до внесения агента. При использовании неосмотических или
низкоосмотических агентов собственный показатель преломления вещества меж-
фибриллярного пространства может рассматриваться как независящий от времени:
n0i(t) ≈ n0i (t = 0).

Выражение для коэффициента рассеяния, выведенное для системы невзаимо-
действующих тонких цилиндров с числом волокон на единицу площади ρs имеет
вид [238, 1685]:

μs ≈ ρs

(
π5a4n3

0

λ30

)
(m2 − 1)2

[
1 + 2

(m2 + 1)2

]
, (9.15)

где ρs = fcyl/πa
2, fcyl — поверхностная доля торцов цилиндров, a — радиус цилин-

дра, m = ns/n0 — показатель преломления цилиндров (рассеивателей) относительно
базового вещества, λ0 — длина волны света в вакууме.

В первом приближении разумно предположить, что радиусы рассеивателей (во-
локон) и их плотность не подвергаются существенному изменению со стороны
химических агентов (нет набухания или усадки ткани), абсолютное изменение n0
не слишком велико, а вариации μs обусловлены только изменением относительного
показателя преломления рассеивателей и вещества межфибриллярного пространства,
m. Тогда, учитывая, что для большинства тканей m ≈ 1, можно записать коэффи-
циент рассеяния на отдельной длине волны как функцию отношения относительных
показателей преломления m в следующем виде [238, 1685]:

μs2 ≈ μs1

(
m2 − 1
m1 − 1

)2
. (9.16)

Это соотношение описывает изменение рассеивающих свойств из-за согласования
или рассогласования показателей преломления, вызванного изменением показателя
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преломления рассеивателей, базовой среды или и того, и другого. Аналогичное
равенство для системы сферических частиц Ми вытекает из соотношения (7.27).
Благодаря квадратичной зависимости чувствительность к согласованию показателей
преломления очень высока, например, для m1 = 1,1 и m2 = 1,01 μs2 ≈ 0,01μs1.

В иммерсионном методе показатель преломления рассеивающих частиц ns обычно
поддерживается постоянным в процессе диффузии ОПА в ткани. Поэтому можно
использовать выражение (9.14), чтобы переписать соотношение (9.16) в виде, спра-
ведливом для диффузии ОПА малой осмолярности:

μs(t) = μs(t = 0) · (ns/n0(t) − 1)2

(ns/n0(t = 0) − 1)2
. (9.17)

Нужно отметить, что более строгий подход к вычислению коэффициента рассе-
яния должен быть основан на рассмотрении рассеяния света плотно упакованными
системами тонких диэлектрических цилиндров или сферических частиц с индивиду-
альным для каждого случая распределением по размерам (см. гл. 1–3).

Рис. 9.2. Схематическое представление диффузии иммерсионного агента в биоткань, а также
пучков прошедшего и рассеянного света [1652]

Для оценки изменения коллимированного пропускания ткани, вызванного диф-
фузией агента в образец (см. рис. 9.2), формулы (9.1), (9.6), (9.14) и (9.17) нужно
использовать вместе. Обычно иммерсионные агенты не имеют сильных полос по-
глощения в исследуемом диапазоне длин волн, поэтому коэффициент поглощения
может считаться постоянным. Диффузное пропускание и отражение, а также диф-
ференциальные характеристики рассеяния (угловые зависимости) для образца ткани
можно рассчитать, если известно поведение фактора анизотропии g при оптической
иммерсии. Для частиц Ми анализ поведения g-фактора, вызванного согласованием
показателей преломления, можно выполнить с использованием выражения (3.55). Со-
ответствующие вычисления в рамках теории Ми для нормированного приведенного
коэффициента рассеяния и g-фактора на разных длинах волн и для разных размеров
сферических рассеивателей представлены на рис. 6.2 и 6.3. Для оценки связи этих
расчетов с кинетикой диффузии ОПА можно воспользоваться формулами (9.6), (9.14)
и (9.17).

Для исследований in vivo геометрия измерений отражения назад является прин-
ципиальной, поэтому для описания таких исследований формулы (9.6), (9.14) и (9.17)
следует использовать совместно с формулами (1.33) или (7.13), либо их аналогами,
полученными для взаимодействующих частиц (см. главы 1–3).
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9.2.2. Транспорт воды. Баланс воды в живых тканях является одним из
важных показателей их состояния. При диффузии молекул (белков, сахаров, спиртов,
полимеров и т. д.) в ткани вода должна участвовать в процессах молекулярного дви-
жения [238]. Вода может переноситься через полупроницаемую мембрану (некоторый
слой ткани) благодаря повышенной концентрации растворенного вещества в одной
из двух частей системы. Это имеет место для мембран, более проницаемых по
отношению к воде, чем к растворенному веществу, и называется осмосом [238, 1815].
Простейший случай транспорта воды — это когда мембрана обладает проницаемо-
стью по отношению к воде, но полностью непроницаема для молекул растворенного
вещества. В общем случае биологические мембраны проницаемы как для воды, так
и растворенных в ней веществ, однако степень проницаемости для воды и раство-
ренных веществ может быть существенно различной. Это наиболее сложный для
описания случай, однако ситуация упрощается, когда вода и растворенное вещество
проникают через мембрану одним и тем же путем, например через межфибриллярные
пространства (поры) в фиброзных тканях, которые заполнены интерстициальной
жидкостью, содержащей воду. В этом случае потоки воды и растворенного веще-
ства взаимодействуют и каждый поток зависит от степени такого взаимодействия.
Взаимодействие между стационарными потоками может быть описано в рамках
необратимой термодинамики [1815].

Предполагая, что в системе присутствует только один тип растворенных моле-
кул (через мембрану движутся два потока: поток воды Jw и поток растворенного
вещества JS, которые пропорциональны градиентам химического потенциала воды
и растворенного вещества), можно найти объемный поток, определяемый как [1815]

JV = JwV w + JSV S, (9.18)

где V w и V S — парциальные мольные объемы, имеющие вид, следующий из урав-
нения

JV = Lp(Δp− σRTΔCS). (9.19)

Поток растворенного вещества можно выразить как [1815]

JS = RTωΔCS + CS(1− σ)JV . (9.20)

В формулах (9.19) и (9.20) Lp — феноменологический коэффициент, отражающий
тот факт, что объемный поток может быть увеличен за счет роста гидростатического
давления Δp; RTΔCS — осмотическое давление, σ — коэффициент отражения
(σ = −Lpd/Lp), где Lpd — феноменологический коэффициент, характеризующий, с од-
ной стороны, объемный поток, индуцированный осмотическим давлением в мембране
RTΔCS, а с другой стороны — эффективность разделения молекул воды и растворен-
ного вещества; ω = (LD − Lpσ

2)CS, где LD — феноменологический коэффициент, ха-
рактеризующий обменный поток, индуцированный осмотическим давлением RTΔCS,
а CS — средняя концентрация растворенного вещества в двух взаимодействующих
растворах.

Для идеальной полупроницаемой мембраны σ = 1. Для мембран, проницаемых
для молекул растворенного вещества 0 < σ < 1. Формулы (9.19) и (9.20) справедливы
для растворов с низкой концентрацией. Нужно заметить, что объемный поток для
полупроницаемой мембраны, описываемый формулой (9.19), имеет одинаковый меха-
низм возникновения как для гидростатического, так и для осмотического давления.
Поэтому для пористых (волокнистых) материалов, таких как склера, дерма, мышеч-
ная ткань, твердая мозговая оболочка, ожидается, что осмотическое давление инду-
цирует поток воды благодаря растущему гидростатическому давлению, а не за счет
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независимой диффузии молекул воды, обусловленной градиентом ее концентрации,
поскольку это влечет за собой существенно большее сопротивление среды [1815].

9.2.3. Набухание и гидратация ткани. При применении химических агентов
в качестве ОПА большое значение имеет уровень pH среды, поскольку он определяет
набухание или усадку (сжатие) ткани [1816]. Набухание или сжатие фиброзной
ткани обусловлено не только изменением размеров коллагеновых и/или эластиновых
волокон, но и объема образца из-за изменения среднего расстояния между волок-
нами. Хорошо известно, что изменение pH окружения в кислотную или щелочную
сторону относительно коллоидной изоэлектрической точки повышает степень на-
бухания. Это объясняется появлением положительного или отрицательного заряда
коллоидных частиц и, следовательно, повышением степени гидратации. В общем слу-
чае начальное pH-состояние исследуемой ткани и кислотная или щелочная природа
ОПА могут приводить к различным зависимостям толщины ткани или ее объема
от концентрации химического агента (или времени пропитывания). Такое поведение
ткани необходимо учитывать при оценке ее свойств на основании оптических изме-
рений. Например, набухание или сжатие склеры глаза наблюдалось для различных
условий приготовления образцов ткани и используемых растворов [238, 555, 1625,
1628, 1686, 1687].

Детальное исследование набухания склеры и роговицы быка в зависимости от pH
и ионной силы раствора, в котором находится исследуемый образец, и в условиях
отсутствия потерь протеогликанов тканью представлено в работе [779]. Для изме-
рения межмолекулярных расстояний (ММР), диаметров волокон, D-периодичности
и межфибриллярных расстояний (МФР) коллагена как функций pH, ионной силы
и гидратации ткани, использовалась дифракция рентгеновских лучей. Гидратация H
определялась как

H =
Weightwet −Weightdry

Weightdry
. (9.21)

Было обнаружено, что обе ткани набухают вблизи pH = 4 (изоэлектрическая
точка), что более высокая гидратация достигается при низких значениях ионной
силы и что склера набухает примерно на одну треть от набухания роговицы. В обеих
тканях ММР уменьшалось с ростом ионной силы; в случае гидратации склеры при
H ≈ 2,5 и pH = 7,0 величина ММР изменялась от 1,71 до 1,61 нм при 33-кратном
увеличении ионной силы. ММР практически не менялось при гидратации, когда
H > 1 (H = 3,2 — физиологическая гидратация); соответствующие средние значения
ММР для роговицы 1,75± 0,04 нм (n = 12) и для склеры 1,65± 0,02 нм (n = 9) при
pH = 7,4. Для обезвоженных тканей (H = 0) среднее расстояние составило 1,25 ±
± 0,02 нм (n = 2) для роговицы и 1,27± 0,01 нм для склеры.

Упаковка волокон, характеризуемая (МФР)2, является другим важным пара-
метром, определяющим возможность управления рассеянием света в ткани. Для
роговицы быка при физиологическом pH = 7,4 квадрат МФР линейно убывает от
∼ 9,2 · 103 нм2 (при сильной гидратации ткани, H = 9,7) до ∼ 2,1 · 103 нм2 (при
гидратации в десять раз меньшей), а при физиологической гидратации, H = 3,2,
составлял 4,2 · 103 нм2. Как диаметр волокон (среднее значение 39,0± 1,1 нм (n = 6)),
так и D-периодичность (среднее значение 64,50 ± 0,35 нм (n = 6)) коллагена рого-
вицы не зависели от гидратации и pH, когда гидратация была ниже единицы. Это
означает, что волокна преимущественно поглощают начальную воду, а затем сохра-
няют примерно постоянный диаметр. То, что D-периодичность остается неизменной
при гидратации, означает, что при набухании не происходит заметного изменения
размеров вдоль оси волокон. Аналогичные тенденции можно ожидать и для склеры,
как среды на базе коллагена. Объем ткани при данном уровне гидратации можно
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выразить через сухой объем. Соответствующее выражение, описывающее объем
роговицы при ее гидратации, можно записать как [779]

VH = VT (1 + 1,066 ·H). (9.22)

Это уравнение должно применяться к любому объему ткани, например к объему,
ассоциированному с каждым волокном.

Набухание склеральной ткани следует тем же принципам, что и для роговицы,
с той же изоэлектрической точкой вблизи pH = 4, но на более низком уровне набуха-
ния. Как было замечено в работе [779], существует несколько причин более низкой
гидратации склеры: низкая концентрация протеогликанов, высокое содержание кол-
лагена и больший размер волокон с меньшей общей площадью поверхности, чем
в роговице, а также структурные особенности, связанные с объединением волокон
в пучки, которые могут ветвиться и переплетаться друг с другом.

Авторами работы [779] было обнаружено, что для роговицы быка при значениях
pH вблизи изоэлектрической точки за счет быстрого роста рассеяния света по
мере гидратации оптическое пропускание также быстро уменьшается. Например,
при pH = 5 пропускание составляло примерно 98% для H = 2; 87% для H = 3,2
и только 12% для H = 6. Напротив, рассеяние света при более высоких значениях
pH (6–8) медленно менялось по мере гидратации: пропускание было выше 90% для
любого уровня гидратации от 1 до 7 с локальным максимумом 98% при H = 4.
В соответствии с модельными представлениями, детально обсужденными в гл. 3,
прозрачность роговицы зависит от ряда структурных параметров, таких как диаметр
волокон, плотность их упаковки, положение каждого волокна относительно его
соседей и показатели преломления коллагена и межфибриллярного матрикса, так что
изменения одного или нескольких из этих параметров может быть достаточным для
усиления или ослабления рассеяния света.

Из проведенных исследований следует, что для увеличения прозрачности рого-
вицы, обусловленной отеком стромы, можно использовать гипертонические капли,
экстрагирующие из ткани достаточное количество воды. Как было показано в ра-
боте [779], для лечения отека роговицы лучше других гипертонических препаратов
подходит хлорид натрия, поскольку он может также снижать давление набухания
в строме и уменьшать диаметр волокон при частом применении.

Связь между гидратацией H (мг воды на мг сухого веса ткани) и толщиной
роговицы d (в мм) описывается следующими эмпирическими формулами [1413, 1688,
1689]: для роговицы кролика

H = 10 · d− 0,42, (9.23)

для роговицы быка
H = 5,3 · d− 0,67. (9.24)

9.3. Оптическое просветление фиброзных тканей

9.3.1. Спектральные свойства склеры при иммерсии. В нормальном состо-
янии склера глаза (см. разд. 3.6 и рис. 3.24) является мутной средой, непрозрачной
в видимом диапазоне [768, 769]. Природа спектра склеры может быть понята на
основе рассеяния света системой полидисперсных нерегулярно расположенных кол-
лагеновых цилиндров, погруженных в базовое вещество с более низким показателем
преломления (см. гл. 3) [791] и сильными полосами поглощения воды [768, 769,
781]. При естественной толщине 0,6–0,8 мм эта ткань демонстрирует многократное
рассеяние и имеет насыщенный белый цвет. Переход от многократного рассеяния
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к рассеянию низкой кратности или однократному рассеянию можно обеспечить
путем высушивания образца ткани [768, 769] (рис. 3.24 в) или пропитывания его
иммерсионной жидкостью [238, 781, 791, 1338, 1685, 1728, 1729, 1743, 1766, 1811].

Рисунок 9.1 дает схематическое представление структуры образца склеры и гео-
метрии его облучения светом. Аналитические подходы к описанию распространения
света в склере пригодны только при использовании сильно упрощающих предпо-
ложений, существенно снижающих адекватность модели. Поэтому для вычисления
спектральных характеристик и статистики фотонов использовалось прямое модели-
рование миграции фотонов в среде с использованием метода Монте-Карло [238,
791]. Моделирование спектров пропускания и отражения склеры методом Монте-
Карло производилось с использованием функции распределения вероятностей для
длины свободного пробега фотона l (см. разд. 1.1.3). Упорядоченность рассеивателей
(тонких диэлектрических цилиндров) учитывалась с помощью экспериментальной
радиальной функции распределения g (r), полученной из данных электронографии
склеры глаза человека [770, 791] (рис. 3.6). Предполагалось, что упорядоченность
влияет только на каждый индивидуальный акт взаимодействия фотона с частицей.
В качестве угловой зависимости интенсивности света, рассеянного частицей, бралась
индикатриса рассеяния цилиндра с диаметром, соответствующим наиболее вероятно-
му значению размера частицы, 120 нм. Эффект многократного рассеяния автоматиче-
ски включается в процедуру моделирования траектории фотона методом Монте-Кар-
ло, при этом пространственное распределение рассеивающих центров предполагается
совершенно произвольным. Это приближение справедливо, если область локального
упорядочения рассеивающих частиц намного меньше, чем средняя длина свободного
пробега фотона в среде, что имеет место в склере.

Результаты такого моделирования для образца склеры (толщина 1 мм, сред-
ний диаметр волокон 120 нм, среднее расстояние между коллагеновыми волокна-
ми 285 нм, показатель преломления волокон nc = 1,474, показатель преломления
межфибриллярного пространства n0 = 1,345) представлены на рис. 9.3–9.6. Кол-
лимированное пропускание представляет часть фотонов, покидающих слой ткани
в направлении, отличающемся от исходного не более чем на ±0,5◦, что соот-
ветствует попаданию в апертуру спектрометра. Были рассчитаны также спектры
полного пропускания и диффузного отражения, учитывающие реальную геометрию
использованных в эксперименте интегрирующих сфер (потери некоторого количе-
ства рассеянного света). Расчеты проводились для различных значений показателя
преломления базового вещества от 1,345 до 1,450, что соответствовало различным
уровням согласования показателей преломления. Ясно видно, что модель описывает
главные черты спектров нормальной и подвергнутой иммерсии ткани. Сравнение
рассчитанных спектров с наблюдаемыми экспериментально (см. рис. 9.7) показывает,
что согласование показателей преломления может рассматриваться как основной
механизм, отвечающий за увеличение прозрачности ткани.

Моделирование методом Монте-Карло позволяет описать переход режима рассе-
яния ткани от полностью диффузного к когерентному (с преобладанием баллистиче-
ских фотонов) по мере согласования показателей преломления. Такой переход хорошо
иллюстрируется гистограммами на рис. 9.4–9.6. Рассчитывались числа фотонов, рас-
сеянных назад и вперед и собранных интегрирующими сферами. Эти гистограммы
показывают, что для склеры с рассогласованными или слегка согласованными по-
казателями преломления (n0 = 1,370) имеется широкое распределение числа актов
рассеяния со средним значением 25–30 столкновений, которые претерпевают фотоны,
проходящие вперед, при этом баллистических фотонов (соответствующих когерент-
ной части пропущенного света) не видно на гистограмме. Для хорошо согласованных
показателей преломления появляются баллистические фотоны. В частности, для
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Рис. 9.3. Спектры коллимированного (а) и полного (б) пропускания, а также спектры диффуз-
ного отражения (в) склеры глаза человека при толщине 1 мм, рассчитанные методом Монте-
Карло для различных значений степени согласования показателей преломления при геометрии,
приближенной к экспериментальной (см. рис. 9.7); показатель преломления коллагеновых во-
локон nc = 1,47, межфибриллярного вещества n0 = 1,35, 1,37, 1,39, 1,41, 1,43 и 1,45 [651, 791]

умеренно согласованных показателей преломления (n0 = 1,410) нерассеянные и пре-
терпевшие малое число актов рассеяния фотоны преобладают в обоих направлениях,
вперед и назад, при среднем числе столкновений 3–4 для движущихся вперед
фотонов и весьма большой баллистической составляющей. Для высокой степени
согласования (n0 = 1,450) баллистическая компонента доминирует, а рассеяние мало
как вперед, так и назад. В ближнем ИК-диапазоне оптическое просветление тканей
и преобразование режима рассеяния от многократного к мало- и даже однократному
происходит намного раньше, чем для видимого света. Сильная баллистическая со-
ставляющая, появляющаяся в ткани при просветлении, открывает перспективу более
широкого применения когерентных диагностических методов в биомедицине.
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Рис. 9.4. Рассчитанные методом Монте-Карло распределения числа фотонов Nph, рассеянных
вперед (F) или назад (B) и испытавших определенное число столкновений Ns прежде, чем
покинуть слой склеры глаза человека толщиной 1 мм (геометрия с двумя интегрирующими
сферами), для мало согласованных показателей преломления коллагеновых волокон и меж-
фибриллярного вещества (nc = 1,474, n0 = 1,370): а — λ = 400 нм; б — λ = 600 нм; в —

λ = 800 нм [651, 791]

Полное пропускание, диффузное отражение и коллимированное пропускание об-
разцов склеры измерялись в интервале длин волн от 200 до 2200 нм с использо-
ванием коммерческих спектрофотометров Varian Cary 5E, 500 или 2415 с внут-
ренней интегрирующей сферой [238, 766, 1636, 1637, 1685]. Для реконструкции
коэффициента поглощения и приведенного коэффициента рассеяния по данным таких
измерений применялись обратный метод добавления–удвоения (ОДУ) [1270] или
обратный метод Монте-Карло (ОМК) [1625].
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Рис. 9.5. Рассчитанные методом Монте-Карло распределения числа фотонов Nph, рассеянных
вперед (F) или назад (B) и испытавших определенное число столкновений Ns прежде, чем
покинуть слой склеры глаза человека толщиной 1 мм (геометрия с двумя интегрирующими
сферами), для средне согласованных показателей преломления коллагеновых волокон и меж-
фибриллярного вещества (nc = 1,474, n0 = 1,410): а — λ = 400 нм; б — λ = 600 нм; в —

λ = 800 нм [651, 791]

Для исследования оптического просветления тканей in vitro и особенно in vivo
подходят волоконно-оптические спектрометры с дифракционной решеткой, такие как
LESA-5, 6, 7 (BioSpec, Россия) и PC1000, PC2000, USB2000 (Ocean Optics Inc.,
США), обеспечивающие быстрое снятие спектра во время действия иммерсионного
агента [1059, 1293, 1439, 1625, 1630, 1643, 1645, 1651, 1652, 1695, 1698]. Как
правило, интерес представляет диапазон от 400 до 1000 нм, а волоконный зонд
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Рис. 9.6. Рассчитанные методом Монте-Карло распределения числа фотонов Nph, рассеянных
вперед (F) или назад (B) и испытавших определенное число столкновений Ns прежде, чем
покинуть слой склеры глаза человека толщиной 1 мм (геометрия с двумя интегрирующими
сферами), для хорошо согласованных показателей преломления коллагеновых волокон и меж-
фибриллярного вещества (nc = 1,474, n0 = 1,450): а — λ = 400 нм; б — λ = 600 нм; в —

λ = 800 нм [651, 791]

спектрометра обычно состоит из семи оптических волокон. Одно волокно направляет
свет от спектрометра на объект, а шесть остальных собирают отраженное излучение.
Среднее расстояние между осветительным и приемным волокнами около 200 мкм для
PC1000 и LESA-6 и около 2 мм для LESA-5. Спектрометры калибруются с исполь-
зованием диффузно отражающего эталона белого цвета, равномерно отражающего
свет во всем видимом диапазоне, например слоя BaSO4 с гладкой поверхностью, или
любого другого эталона, равномерно отражающего свет в спектральном диапазоне
измерений.

Спектры образцов склеры человека снимались in vitro [238, 1685]. Склеру тща-
тельно очищали от ресничного тела и сетчатки, мыли и разрезали на кусочки раз-
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Рис. 9.7. Экспериментальные спектры образцов склеры глаза человека, снятые через различные
интервалы времени при пропитывании раствором тразографа-60 (первый спектр был снят через
минуту после того, как образец был погружен в раствор, и затем измерения проводились
с интервалом 2 мин. Время измерения отдельного спектра при проходе от длинных волн к
коротким составляло около 85 с): а — коллимированное пропускание Tc, толщина образца
0,6 мм; б — полное пропускание Tt, толщина образца 0,7 мм; в — диффузное отражение Rd;

толщина образца 0,7 мм (сильно пигментированная ткань) [238, 1685]
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мером 10× 10 мм. Образец склеры помещался в ячейку объемом 1 мл, заполненную
осмотической жидкостью или физиологическим раствором. Для оптического просвет-
ления склеры в работах [238, 1685] использовались три различных типа химических
агентов. Основная часть экспериментов была проведена с использованием рентге-
ноконтрастного вещества тразографа — 60% и 76% водного раствора производной
2,4,6-трийодбензойной кислоты с молекулярным весом около 500. Некоторые изме-
рения были выполнены с двумя ОПА с совершенно разными молекулярными весами,
например глюкозой (∼ 180) и ПЭГ (6000 или 20000). При комнатной температуре
показатели преломления некоторых из использованных агентов, измеренные с по-
мощью рефракторметра Аббе, имели следующие значения: тразограф-60, n = 1,437;
тразограф-76, n = 1,460; растворы ПЭГ (6000): n = 1,368 (0,4 г/мл), 1,394 (0,6 г/мл),
1,403 (0,8 г/мл) и 1,469 (1,0 г/мл); растворы глюкозы: n = 1,363 (0,2 г/мл), 1,378
(0,3 г/мл), 1,391 (0,4 г/мл) и 1,415 (0,54 г/мл). Для водных растворов глюкозы пока-
затель преломления на любой длине волны видимого и ближнего ИК-диапазона, где
глюкоза не имеет сильных полос поглощения, можно рассчитать по формулам (6.5)
и (7.39).

Типичные спектры коллимированного и полного пропускания, Tc(λ) и Tt(λ),
и спектр диффузного отражения Rd(λ), измеренные с помощью спектрофотометра
с интегрирующей сферой в разные моменты времени во время действия тразогра-
фа-60 представлены на рис. 9.7 [238, 1685]. Нетрудно видеть, что необработанная
склера слабо пропускает видимый и ближний ИК свет. Применение тразографа
делает эту ткань в высокой степени прозрачной — до 70–75% на длине волны
600–800 нм у образца, который держали в растворе 7–10 мин. В дополнение к этому,
его отражательная способность в этом диапазоне длин волн упала с 35–40% до
13–15%.

По множеству измерений с различными образцами склеры можно сделать вывод,
что в диапазоне от 400 до 500 нм пропускание необработанной склеры составляет
менее 1–2%, а при переходе в ближний ИК-диапазон увеличивается до 6–30%
в зависимости от толщины и пигментации образца. Тразоргаф или иной агент не
только увеличивает пропускание, но и меняет форму спектральной кривой: в среднем,
для коротких длин волн, коллимированное пропускание увеличивалось от 1–2% до
20% (10–20 раз), а для длинных волн от 20–30% до 50–80% (2,5 раза).

Для оптически просветленной склеры коллимированный свет дает основной
вклад в пропускание. Прямые измерения, выполненные на образце склеры толщиной
0,75 мм, обработанном тразографом-60, в течение 40 мин, показали, что пропуска-
ние при угловой апертуре приемной системы 30◦ составляло T30 ≈ 35% на 400 нм
и ≈ 85% на 840 нм, а коллимированное пропускание (угловая апертура приемника
менее 1◦) составляло Tc ≈ 27% на 400 нм и ≈ 85% на 840 нм. Из этих измерений
следует, что баллистический компонент формируется быстрее и более эффективно
для ИК-излучения. Из ПЗС-изображений лазерного пучка, пропущенного через
склеру при различных уровнях оптического просветления (см. рис. 9.8), также видно
формирование баллистической группы фотонов (центр картины) при уменьшении
кратности рассеяния. Эти изображения качественно подтверждают результаты рас-
чета статистики фотонов при просветлении ткани (рис. 9.4–9.6).

Эффективность просветления ткани зависит от концентрации и температуры
используемых растворов. Для склеры быка при комнатной температуре (18,5 ◦C),
максимум коллимированного пропускания на 450 нм соствляет: Tc,max = 13% (тразо-
граф-60), 22% (глюкоза, 45%), 39% (тразограф-76), 46% (ПЭГ (6000), 80%), а на
700 нм — Tc,max = 73% (глюкоза, 45%), 76% (тразограф-60), 99% (тразограф-76
и ПЭГи, 6000 и 20000, 80%) [1692]. Максимальное пропускание достигается через
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Рис. 9.8. Спеклограммы, записанные для двух различных моментов времени в дальней зоне
поля для образца оптически просветленной склеры глаза человека при облучении сфокусиро-
ванным пучком He:Ne-лазера (633 нм). Увеличение прозрачности образца было вызвано тразо-
графом-60, который находился в кювете с образцом в течение 2,5 мин (а) и 10 мин (б) [555]

15–30 мин. При физиологической температуре этот временной промежуток значи-
тельно сокращается. Например, для раствора ПЭГ 20000 (80%) время максимального
просветления ткани менялось с 27 мин при 18,5 ◦C до 12 мин при 38 ◦C.

Зависящее от времени коллимированное пропускание образца склеры, измеренное
на длине волны 633 нм в процессе воздействия тразографа-60, показано на рис. 9.9.
Он показывает кинетику просветления ткани. Аналогичные характеристики были
измерены при воздействии глюкозы и ПЭГ. Временной отклик интенсивности про-
пущенного тканью света можно использовать для оценки коэффициентов диффузии
взаимодействующих жидкостей: воды и агента (тразографа, глюкозы, глицерина,
ПЭГ и т. п.). Основываясь на ранее изложенной теории, можно оценить коэффи-
циент диффузии агента, предполагая, что вода и агент диффундируют по одним
и тем же путям. Простой алгоритм для определения коэффициента диффузии дается
формулами (9.1), (9.4), (9.6), (9.14) и (9.17). Имеются и более сложные алгоритмы,
учитывающие набухание и сжатие ткани и дающие решение обратной оптической
задачи для данной измерительной процедуры (методами ОДУ или ОМК) [1177, 1625,
1651, 1652, 1686, 1729].

Рис. 9.9. Зависящее от времени коллимированное пропускание (точки) образца склеры глаза
человека, толщиной 0,5 мм, измеренное одновременно с пропитыванием раствором тразо-
графа-60 [238]. Сплошная и штриховые линии представляют среднее значение и верхнюю
и нижнюю границы для коллимированного пропускания Tc, рассчитанные на основе экспери-
ментальных данных для коэффициента диффузии тразографа DT = (1,46± 0,19) · 10−5 см2/с
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Данные о коэффициентах диффузии различных образцов склеры глаза человека
представлены в работе [200]. Значения DT, рассчитанные с использованием примерно
30 значений Tc, измеренных для каждого образца в различные интервалы времени,
дают вполне разумные среднеквадратичные ошибки и разницу между средними
значениями величин от образца к образцу. Как можно видеть из рис. 9.9, средне-
квадратичные отклонения включают низкочастотные колебания Tc(t), которые могут
быть обусловлены пространственно-временными флуктуациями диффузионной спо-
собности агента при взаимодействии со структурой ткани и могут быть исключены из
ошибок измерений при использовании более точной модели протекающих процессов.
В среднем полученные значения DT не сильно отличаются от значений Da для
диффузии малых молекул в воде, с учетом некоторого затруднения их диффузии
в матриксе ткани по сравнению с водой [1815].

Нужно заметить, что для гиперосмотических агентов транспорт жидкости в ткани
может быть более сложным, поскольку в нем участвуют по крайней мере два
взаимодействующих потока. Для более полного описания просветления ткани в этом
случае необходимо дополнительное измерение показателя преломления просветля-
ющего агента, вес и/или толщина ткани и осмотическое давление в процессе ее
иммерсии. Такой мониторинг показателя преломления тразографа-60 в ходе оптиче-
ского просветления склеры дал следующие значения: 1,4370 (t = 0); 1,4321 (12 мин);
1,4222 (20 мин), 1,4025 (40 мин). Измерения веса образцов ткани до и после действия
агентов дали следующие значения: тразограф-60 (образец 5 × 8 × 0,6 мм3), 54 мг
(t = 0) и 51 мг (34 мин); глюкоза (40%, pH = 3,5) (образец 10× 11× 0,5 мм3), 82 мг
(t = 0) и 66 мг (20 мин); PEG (6000) (1 г/мл) (образец 8× 10× 0,5 мм3), 65 мг (t = 0)
и 48 мг (60 мин). Таким образом, относительное уменьшение веса образца соста-
вило: 5,5% для тразографа-60, 15,5% для 40%-й глюкозы и 28% для ПЭГ (6000).
Оба эксперимента с показателем преломления и взвешиванием показывают разницу
в осмотических свойствах использованных агентов и их способности к дегидратации
ткани, которая является низкой для тразографа-60, средней для 40%-й глюкозы
и высокой для ПЭГ (6000). Из эксперимента следует, что в оптическом просветлении
склеры тразорафом-60 доминирует процесс замещения межфибриллярной жидкости
(в основном, воды) тразографом-60, показатель преломления которого выше, чем
у воды. Значительное уменьшение показателя преломления жидкости в кювете
с образцом означает, что вода эффективно покидает ткань, а небольшая потеря веса
образца говорит о том, что вода замещается тразографом-60. Таким образом, можно
предположить, что в системе имеется два приблизительно одинаковых потока: поток
воды Jw, направленный наружу из слоя, и поток растворенного вещества JS —
внутрь слоя. Оба потока пропорциональны градиентам химического потенциала воды
и растворенного вещества (см. формулу (9.19)) [1815]. Для глюкозы и особенно
для ПЭГ дегидратация играет важную роль из-за неравенства двух потоков: поток
воды Jw из слоя ткани больше, чем поток растворенного вещества JS внутрь слоя.
Поэтому структурные изменения коллагеновых волокон и расстояний между ними,
вызванные дегидратацией и описанные в разд. 9.2.3 [779], должны учитываться
в модели просветления ткани на основе ее дегидратации.

Взаимодействие ОПА, проникшего внутрь ткани, с коллагеновыми волокнами
может отвечать за квазипериодические низкочастотные (с периодом 3–4 мин) ос-
цилляции пропускания света, которые хорошо видны на рис. 9.9. Осциллирующий
характер отклика ткани можно объяснить многоступенчатой природой диффузии
жидкости в неоднородной среде [238, 555]. На первом этапе проникновение ОПА
в ткань приводит к выравниванию показателей преломления интерстициальной жид-
кости и гидратированного коллагена волокон, в результате чего существенно уве-
личивается прозрачность. Следующий этап характеризуется взаимодействием ОПА,
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содержащегося в обновленной интерстициальной жидкости, с коллагеном волокон,
что приводит к дегидратации коллагена и росту его показателя преломления, что
слегка нарушает оптическое согласование и вызывает небольшое уменьшение про-
пускания. Возникший дисбаланс концентраций воды и ОПА ведет, в свою очередь,
к проникновению дополнительного количества ОПА в образец, что вызывает вос-
становление согласования показателей преломления и увеличение прозрачности, —
это третий этап взаимодействия. Собственная инерция каждого из рассмотренных
процессов может вызывать установление квазипериодических колебаний с периодом
и амплитудой, зависящими от параметров нелинейной системы. Весьма регулярные
осцилляции глубины ОКТ-изображения кожи хомяка и крысы с периодом, близким
к 2,5 и 3,5 мин соответственно, были также обнаружены при иммерсии ткани
глицерином [1721].

Измеренные значения осмотического давления оказались равными 4,3 МПа для
тразографа-60 и 7,1 МПа для тразографа-76 [238]. Для необработанной склеры
значение осмотического давления было равно 0,74 МПа, и оно возрастало после
применения тразографа-60 в течение 30 мин до 5,02 МПа. С одной стороны, ос-
мотическое давление обусловливает появление и интенсивность потоков жидкостей
(см. разд. 9.2.2 и формулы (9.19) и (9.20)), что необходимо для эффективного
просветления, но, с другой стороны, слишком большое осмотическое давление может
разрушить структуру ткани. Прямые гистологические исследования показали, что
даже при весьма длительном воздействии известных ОПА не происходит серьезных
необратимых изменений в клеточной и фиброзной структуре склеры человека [1693].
Например, для тразографа-60 время обратимого воздействия без значительных на-
рушений составляет по крайней мере 30 мин, при этом могут наблюдаться лишь
небольшие изменения структуры ткани, характеризуемые умеренным набуханием ее
локальных структур.

Обратимость структурных изменений ткани при воздействии ОПА также видна
из данных, представленных на рис. 9.10 [555, 1694]. Эти данные показывают, что
переход от многократного рассеяния к однократному, т. е. наступление оптической
прозрачности и установление линейной поляризации прошедшего света, является
обратимым. Для демонстрации обратимости образец после воздействия на него ОПА

Рис. 9.10. Временные зависимости значений средней интенсивности спеклов 〈Is〉 и ее поляри-
зационных компонент 〈I⊥〉 и 〈I‖〉, измеренных в параксиальной области для образца склеры
глаза человека толщиной 0,4 мм, усредненные по траектории сканирования (1,5 мм): 1, 2, 3 —
последовательные измерения с образцом, который сначала помещался в тразограф-60, затем
в физиологический раствор (0,9% NaCl), а потом снова в тразограф-60; λ = 633 нм [1694]
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в течение времени, достаточного для значительного просветления, погружался на
несколько минут в физиологический раствор для вымывания ОПА и восстановления
начальных рассеивающих характеристик образца (малое пропускание), а затем фи-
зиологический раствор заменялся на ОПА для повторного просветления. В принципе,
циклическое просветление ткани можно делать несколько раз.

Теоретические и экспериментальные результаты показывают, что применение
ОПА к склере воздействует на согласование показателей преломления коллагеновых
волокон и межфибриллярой жидкости, что приводит к значительному изменению
(уменьшению) рассеяния света склерой. Для различных ОПА согласование по-
казателей преломления достигается различными путями: 1) вода может покидать
межфибриллярное пространство и уходить из образца (дегидратация); 2) ОПА может
входить в ткань и заполнять межфибриллярное пространство, а вода может частично
покидать межфибриллярное пространство и частично уходить из образца. Первый
механизм характерен только для сильно гиперосмотических агентов. Для фиброз-
ной ткани, типа склеры, второй механизм является предпочтительным для всех
исследованных ОПА, поскольку размеры их молекул намного меньше, чем среднее
межфибриллярное расстояние (просвет между фибриллами), составляющее примерно
185 нм, в то время как диаметр самой большой молекулы ПЭГ (20000) должен быть
менее 5 нм. На самом деле структура межфибриллярного матрикса и структурные
свойства молекул также могут оказывать свое влияние на диффузию, поэтому диф-
фузионная способность чужеродных молекул и соответствующая величина потока
воды различны для различных используемых агентов. Более сильный поток воды
в склере индуцировался ПЭГ, средний по уровню — 40%-й глюкозой и малый —
тразографом-60 (см. весовые измерения) [238].

Кинетика оптического просветления ткани с использованием ОПА определяется
характерным временем отклика, примерно от 3 до 10 мин. Это хорошо согласуется
с результатами Рола [769], который использовал точечное механическое напря-
жение или локальный нагрев, индуцированный лазерным пучком для локального
просветления склеры. Действительно, как следует из (9.19), осмотическое давление
и гидростатическое давление, обусловленное, например, механическим напряжением,
одинаковым образом индуцируют поток жидкости и время отклика определяется
скоростью диффузии воды в межфибриллярном пространстве. Поэтому оптическое
просветление при локальном механическом напряжении должно быть в какой-то
степени эквивалентно действию гиперосмотического агента, поскольку локальное
напряжение вытесняет воду из области сжатия и одновременно уменьшает толщину
слоя ткани. На практике оптическое просветление с помощью ОПА предпочти-
тельнее, так как дает больше возможностей управлять пространственно-временным
откликом и эффективностью посредством применения разных химических агентов;
кроме того, действие этих агентов может быть комбинированным (оптическое про-
светление ткани и лечение).

Перечисленные результаты являются общими и могут быть использованы для
описания многих других фиброзных тканей. Следует отметить, что склера может
рассматриваться как живой эталон диффузного рассеяния в видимом диапазоне, по-
добный матовому стеклу (см. спектры диффузного отражения на рис. 9.7). Например,
благодаря более простой структуре, стабильным и управляемым параметрам склеры
по сравнению с кожей, основанные на рассеянии света технологии мониторинга
глюкозы, разработанные для кожи [467–469, 991, 1006–1008], могут быть более
эффективны в применении к склере. В этой связи интересно проанализировать изме-
нения цвета склеры в процессе ее просветления [622, 791]. Количественная оценка
такого изменения по спектрам пропускания и отражения (рис. 9.7) была получена
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путем вычисления цветовых координат в системе MKO 1964. Из рассчитанных цве-
товых треугольников следует, что склера до просветления имеет красноватый оттенок
в прошедшем свете, однако это не влияет существенно на зрительное восприятие,
поскольку коэффициент пропускания чрезвычайно мал. В процессе просветления
склеры ее цвет становится белее. В диффузно отраженном свете исходная склера
белая, что и наблюдается визуально. При просветлении цвет склеры в отраженном
свете слабо смещается в сторону голубоватого оттенка.

С использованием волоконно-оптического спектрометра с линейкой фотодиодов,
показанного на рис. 9.11, были выполнены детальные измерения in vitro для образцов
склеры человека при воздействии на них различных ОПА, не имеющих сильных
полос поглощения в исследуемом диапазоне длин волн, 400–800 нм (глюкоза, тразо-
граф, верографин и пропиленгликоль) [1651]. При исследованиях in vitro удалялись
конъюнктива и ресничное тело, а также сетчатка и сосудистая оболочка. Средняя
толщина образов составляла примерно 0,5 мм. Образцы закреплялись на пластиковой
подложке с квадратной апертурой 5× 5 мм2 (обеспечивалась эффективная диффузия
ОПА с обеих сторон образца) и помещались в кювету объемом 5 мл, заполненную
исследуемым ОПА.

Рис. 9.11. Экспериментальная установка для измерений in vitro и in vivo коллимированного
пропускания света и спектров отражения [1625]. Измерения in vitro: 1 — оптический волокн-
ный световод; 2 — алюминиевый кожух; 3 — нейтральные фильтры; 4 — образец склеры; 5 —

ОПА; 6 — диафрагма 0,5 мм; 7 — кювета

Для выяснения механизмов оптического просветления склеры параллельно изме-
рялись спектры коллимированного пропускания и вес образца при помещении его
в раствор глюкозы. Рисунки 9.12, 9.13 и 9.14 иллюстрируют кинетику спектров
пропускания и изменения веса. Легко видеть, что необработанная склера является
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Рис. 9.12. Зависящие от времени спектры коллимированного пропускания образца склеры
глаза человека, пропитанного 40%-й глюкозой: 1 — 10 с; 2 — 1 мин; 3 — 2 мин; 4 — 3 мин;
5 — 4 мин; 6 — 5 мин; 7 — 6,5 мин и 8 — 8,5 мин после погружения образца склеры в раствор

глюкозы [1625]

Рис. 9.13. Зависящее от времени коллимированное пропускание образца склеры глаза челове-
ка, измеренное на длинах волн 420 нм (1); 589 нм (2); 630 нм (3) и 700 нм (4) одновременно

с пропитыванием раствором 40%-й глюкозы [1625]

плохо пропускающей средой для видимого света. Под действием глюкозы эта ткань
становится весьма прозрачной. Как следует из рис. 9.13, характерное время отклика
для оптического просветления склеры составляет около 5 мин.

На основе представленных измерений и с учетом того, что использованный 40%-й
раствор глюкозы, имеющийся в продаже в аптеках, имеет низкий pH (3,5), пред-
ставляется адекватной следующая модель воздействия глюкозы на склеру. На первой
стадии, занимающей примерно 5 мин после помещения образца в раствор глюкозы,
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Рис. 9.14. Рассчитанная зависимость толщины образца склеры глаза человека от времени при
пропитывании раствором 40%-й глюкозы (моделирование методом Монте-Карло с подгонкой

по экспериментальным данным, представленным на рис. 9.12 и 9.13) [1292]

значительное оптическое просветление сопровождается уменьшением толщины об-
разца. На этой стадии наличие просветления можно отнести, в основном, на счет
согласования показателей преломления коллагеновых волокон и межколлагенового
пространства, куда проникает глюкоза, и осмотического действия окружающей глю-
козы, приводящего к дегидратации ткани, что также проявляется в уменьшении
толщины образца вплоть до 25% от своей первоначальной величины. Отметим, что
оба процесса — диффузия глюкозы внутрь ткани и выход воды (дегидратация) из
ткани — приводят к согласованию показателей преломления рассеивателей и базо-
вого вещества. Сжатие ткани за счет осмотического давления со стороны глюкозы
может дополнительно просветлять ткань вследствие ее большей упорядоченности, но
это эффект уже второго порядка малости, как это следует из поведения просветления
на втором этапе.

При более длительном воздействии глюкозы, до 7 мин, процесс оптического
просветления насыщается из-за установления равновесия между концентрациями
компонентов (глюкозы, воды, белков, солей и т. д.) в системе и некоторого увеличе-
ния толщины образца. Между 7-й и 15-й минутами включение процесса увеличения
толщины образца с возвращением к первоначальному ее значению хорошо заметно
на фоне вклада насыщенных молекулярных потоков: коллимированное пропускание
слегка идет вниз, но по-прежнему очень велико. Дальнейшее набухание ткани со
временем, при котором увеличение толщины достигает 20% ее первоначального
значения, не оказывает серьезного влияния на коэффициент пропускания ткани.
Несмотря на сложное поведение толщины образца ткани под действием данного
специфического химического агента (40%-й глюкозы с pH = 3,5), вариации толщины
не сильно влияют на оптическое просветление.

Такое немонотонное поведение толщины ткани — сначала сжатие, а затем набуха-
ние — можно объяснить с использованием результатов работы [779], где было экспе-
риментально показано, что для склеры быка гидратация (набухание) может меняться
от H = 2,48 при значении pH = 7, близком к физиологическому, до H = 7,15 при
pH = 3. В нашем случае это означает, что на первой стадии, когда значение pH ткани
близко к физиологическому, поскольку не сильно меняется под действием глюкозы
(ввиду ее малого количества, проникшего в склеру), преобладает дегидратация ткани
из-за осмотического действия глюкозы, однако на поздних стадиях из-за большого
количества глюкозы, как прошедшей внутрь ткани, так и находящейся в кювете, pH
системы в целом (ткань в кювете с глюкозой) идет вниз и происходит набухание.
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Следует снова подчеркнуть, что обсуждаемые эффекты сжатия и набухания ткани
важны, но не преобладают в действии глюкозы, однако их необходимо учитывать
при точном определении скорости диффузии глюкозы и других агентов в ткани. Так,
экспериментальные данные по коллимированному пропусканию (рис. 9.12 и 9.13)
и изменению толщины образца ткани в процессе воздействия (рис. 9.14) могут быть
использованы для оценки коэффициента диффузии глюкозы в склере [654, 1292].
Детальная модель переноса глюкозы в фиброзной ткани описана в работе [1652].
Формулы (9.1), (9.6), (9.14) и (9.17) составляют основу этой модели, которая мо-
жет быть использована для реконструкции коэффициента диффузии. Рассчитанное
среднее значение коэффициента диффузии для переноса 40%-й глюкозы в образце
склеры равно DG = (3,45± 0,46) · 10−6 см2 · с−1 при температуре 20 ◦C. Это значение
не сильно отличается от значений Da для диффузии легких молекул (таких как
сахароза, глюкоза и т. п.) в воде при нулевой концентрации (3,6–5,2) · 10−6 см2 · с−1

при 12–15 ◦C [1815, 1817, 1818]. При использовании гиперосмотических агентов
коэффициент диффузии должен быть близок к коэффициенту диффузии воды в тка-
ни, поскольку это основной поток в системе. В зависимости от структуры ткани
это значение может быть равно значению коэффициента диффузии воды в воде
Dw = 2,5 · 10−5 см2 · с−1 или немного меньше него.

Коэффициент диффузии является функцией размера и формы диффундирующих
молекул [1815]:

Da = const ·M−S. (9.25)

Для малых молекул S = 1/2, а для сферических молекул, диффундирующих
в воде (большие молекулы белков) S = 1/3. В общем случае параметр S для
диффузии в воде лежит в интервале 0,3–0,5, а для диффузии через биологические
мембраны он равен примерно 3,5. Например, изменение массы молекулы M от 45
до 122 при диффузии в воде меняет коэффициент диффузии от 1,6 · 10−5 см2 · с−1 до
0,8 · 10−5 см2 · с−1 (вдвое), а для тех же молекул, диффундирующих через плазмати-
ческую мембрану — от 1,4 · 10−8 см2 · с−1 до 2,0 · 10−10 см2 · с−1 (в 70 раз) [1815].

9.3.2. Модуляционная спектроскопия склеры in vitro. Временной отклик
оптических характеристик склеры глаза человека на воздействие ОПА можно изме-
рять с использованием метода волн фотонной плотности (см. разд. 1.3) [1626]. Если
интенсивность падающего на образец ткани света модулирована на частоте ω, то за
счет рассеяния в ткани на той же частоте индуцируется волна фотонной плотности
(интенсивности) с амплитудой [1–4, 129]

A(r) = Adc +Aac exp [−i(ωt− θ)], (9.26)

где Adc, Aac и (ωt− θ) — постоянная и переменная составляющие амплитуды волны
фотонной плотности и ее фаза, соответственно.

Диффузионная теория дает возможность независимо определять коэффициент
поглощения и приведенный коэффициент рассеяния из измерений на одной частоте
модуляции. Выражения для измеряемых величин: фазовой задержки θ и амплитуды
переменной составляющей Aac приведены в работах [1–4, 129] (см. разд. 1.3 и 11.2).
Эти выражения зависят от расстояния между источником и приемником rsd, приве-
денного коэффициента рассеяния μ′

s, и коэффициента поглощения μa.
Данные, показанные на рис. 9.15, представляют собой временные зависимости

амплитуды переменной составляющей в процессе воздействия тразографа-60 для
трех значений расстояния между источником и приемником rsd и двух разных
способов применения иммерсионного агента — в виде внутритканевой инъекции
и наружного в виде капель. Источником света служил лазерный диод с длиной волны
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Рис. 9.15. Модуляционные измерения. Зависящие от времени изменения амплитуды оптическо-
го сигнала от глазного яблока человека in situ после инъекции тразографа-60 (а) и местного
нанесения тразографа-60 (б) в окрестности конца приемного оптического волоконного свето-

вода [1626]

786 нм и мощностью 4 мВт с многомодовым волокнным световодом (диаметр серд-
цевины 62,5 мкм) на выходе [1626]. Глубина модуляции интенсивности на частоте
140 МГц обеспечивалась на уровне 80% изменением тока инжекции лазерного диода.
Экспериментальная установка была разработана в Пенсильванском университете.
Многоволоконная приемная систем с небольшими расстояниями между приемниками
и источником в сочетании с многоканальным волоконно-оптическим переключателем
Dicon были использованы в иммерсионном эксперименте на склере глаза человека
in situ для цельного глазного яблока. Для внутритканевой инъекции тразографа-60
просветление склеры наблюдалось уже в течение первых 3 мин. Для малых рас-
стояний между источником и приемником, 1–2 мм, и для сравнительно больших —
3,5 мм, временные зависимости имеют противоположный характер. Имея в виду,
что в течение первых трех минут после инъекции агента положительная шкала
времени соответствует уменьшению рассеяния из-за иммерсии ткани, противополож-
ные тенденции рассматриваемых зависимостей можно понимать следующим образом.
Для малых расстояний между источником и приемником, близких к геометрии
точного отражения назад, интенсивность отраженного света убывает с уменьшением
рассеяния, а для больших расстояний, когда существенны эффекты поперечной
диффузии фотонов, интенсивность сначала идет вверх с уменьшением рассеяния, но
если рассеяние продолжает убывать, интенсивность начинает снижаться. Вот почему
на кривой наблюдается локальный максимум. На третьей минуте после инъекции
агента, благодаря его диффузии в соседние области ткани, амплитуды всех сигналов
стремятся к своим начальным значениям. Другой метод применения агента в виде
наружного нанесения капель показывает те же тенденции для малых и больших
расстояний, что и при инъекции, однако существенные изменения амплитуд насту-
пают моментально после нанесения агента, после чего амплитуды медленно меня-
ются в противоположных направлениях. Такое поведение зависит от специфических
особенностей применения агента, а именно 1) поверхностного пропитывания (под-
черкивает важность эффекта поверхностной иммерсии); 2) непрерывного обновления
агента на поверхности ткани (много капель в течение интервала измерения).

Это исследование, выполненное в условиях, очень близких к измерениям in vivo,
также показывает, что воздействие на склеру глаза гиперосмотического агента дает
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обратимое согласование показателей преломления коллагеновых волокон и интер-
стициального вещества, которое обеспечивает резкое снижение рассеивающей спо-
собности ткани, до 60% в изменении переменного сигнала за 10–12 мин действия
тразографа-60.

9.3.3. Исследования склеры in vivo. Измерения in vivo были выполнены
для глаза кролика с использованием экспериментальной установки, показанной на
рис. 9.11. Экспериментальные спектры и временной отклик на выбранных длинах
волн показаны на рис. 9.16 и 9.17 [1625, 1729]. Температура поверхности глаз
кролика была ∼ 38 ◦C. 40%-я глюкоза использовалась как агент для оптического
просветления склеры и применялась в виде глазных капель. Видно значительное
уменьшение отражательной способности в течение первых 5 мин применения глюко-
зы. Провалы, появляющиеся на длинах волн 420, 530 и 570 нм, вызваны перфузией
крови. Более низкая отражательная способность на 420 нм обусловлена сильным
поглощением света кровью (полоса Соре гемоглобина). Очевидно, что более быстрое
затухание на этой длине волны отражает кинетику перфузии крови из-за некоторой
воспалительной реакции конъюнктивы и сосудов склеры глаза, вызванной действием
света и осмотическим давлением глюкозы. Поскольку поглощение крови оказывает
меньшее влияние на длинах волн от 630 до 700 нм, измеренные временные отклики
в этом диапазоне длин волн можно использовать для in vivo оценок коэффициента
диффузии глюкозы в склеральной ткани.

Из экспериментальных данных, представленных на рис. 9.16 и 9.17, можно ви-
деть, что для измерений in vivo отражательная способность убывает вплоть до двух
раз. Такое убывание сравнимо с исследованиями in vitro с иммерсией тразографом-60
(см. рис. 9.7 в). Измерения пропускания трудно провести в экспериментах in vivo,
поэтому для оценки эффективности просветления при оптической иммерсии можно
использовать результаты измерений коллимированного пропускания in vitro, которые

Рис. 9.16. Зависящие от времени спектры отражения in vivo склеры глаза кролика, измеренные
одновременно с нанесением раствора 40%-й глюкозы: 1 — 1 мин; 2 — 4 мин; 3 — 21 мин; 4 —
25 мин и 5 — 30 мин после попадания нескольких капель глюкозы в глаз кролика [1625, 1729]
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Рис. 9.17. Зависящая от времени отражательная способность in vivo склеры глаза кролика,
измеренная одновременно с нанесением раствора 40%-й глюкозы: на длинах волн 420 нм (1),

630 нм (2) и 700 нм (3) [1625, 1729]

дают 26-кратное увеличение пропускания. С использованием моделирования методом
Монте-Карло на основе экспериментальных данных и геометрии установки, исполь-
зованной для измерений in vivo и in vitro, можно провести корректное сравнение
эффективности просветления in vivo и in vitro [1696]. Рассчитанные отношения мак-
симальной (ткань в начальном состоянии) диффузной отражательной способности Rd
к минимальной (ткань в конце процедуры просветления) для измерений in vitro
и in vivo демонстрируют одинаковые тенденции в зависимости от длины волны.
Различия в абсолютной величине этого отношения (∼ 1,2 для in vitro и ∼ 2 для
in vivo на 700 нм), которое больше для случая in vivo, можно объяснить многослой-
ной структурой живой ткани (состоящей из конъюнктивы, теноновой капсулы, самой
склеры, цилиарной мышцы и цилиарного пигментированного эпителия), некоторые
слои которой сильно поглощают свет. Живая ткань представляется более эффективно
управляемой путем иммерсии из-за более сильного влияния поглощающих слоев,
которые уменьшают плотность потока обратно рассеянных фотонов по мере того,
как свет проникает в глубь ткани (из-за уменьшения коэффициента рассеяния),
где поглощение максимально для данной специфической ткани. С другой стороны,
меньшее рассеяние приводит к укорочению траектории миграции фотона и снижению
вероятности его поглощения.

Другими причинами более эффективного управления являются перфузия крови
и метаболическая активность живой ткани, что повышает эффективность ее прони-
цаемости для просветляющего агента при физиологической температуре, несмотря
на то что агент наносится только на внешнюю поверхность склеры. В общем случае
скорость диффузии агента в ткани изменяется от своего минимального значения
для химически фиксированных образцов ткани, когда формируются дополнительные
связи между молекулами белка, затрудняющими перенос агента, возрастает до сред-
него уровня при переходе к свежим нефиксированным образцам ткани и достигает
максимума при иммерсии in vivo [200].
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Важно также, что в случае in vivo полное пропускание в 3–6 раз более эффек-
тивно управляется посредством иммерсии ткани, чем в случае in vitro, когда склера
отделена от окружающих тканей. Полное пропускание передних слоев ткани глазного
яблока, включая склеру, определяет энергию лазерного излучения, приложенную
к ресничному телу, когда требуется его коагуляция. Коллимированное пропускание,
в свою очередь, определяет эффективность лазерного облучения через склеру ло-
кального участка поверхности глазного дна, например необходимого для разрушения
опухоли.

Зависящие от времени доли поглощенного света для различных слоев глаза кро-
лика на 700 нм, рассчитанные методом Монте-Карло для ткани, пропитанной 40%-й
глюкозой, показаны на рис. 9.18. Начальные значения коэффициентов рассеяния
и поглощения для различных слоев ткани были взяты из работ [392, 393]. Зависящие
от времени диффузное отражение, полное пропускание и поглощенные доли света
при иммерсии ткани были рассчитаны на основе обсуждавшихся выше исследований
in vivo. Из графиков на рис. 9.18 следует, что при просветлении из-за значительной
прозрачности наружных слоев глаза кролика внутренние поглощающие слои обо-
лочки глаза, такие как компоненты ресничного тела, хорошо освещаются и поэтому
хорошо поглощают свет. Обнаружено, что как только доля света, поглощенного
в конъюнктиве и склере уменьшается (за счет уменьшения рассеяния), в ресничном
теле она заметно возрастает. Это подтверждает возможность использования ОПА
для транссклерального селективного фоторазрушения ресничного тела [61, 769,
781, 1811].

Рис. 9.18. Зависящие от времени доли поглощенного света с длиной волны 700 нм в различных
слоях ткани глаза кролика, рассчитанные с использованием метода Монте-Карло для ткани,
пропитанной раствором 40%-й глюкозы: 1 — конъюктива; 2 — склера; 3 — цилиарная мышца;

4 — цилиарный пигментный эпителий [1696]

Показано, что применение ОПА к фиброзной ткани позволяет эффективно кон-
тролировать ее оптические характеристики. Кинетика оптического просветления
склеральной ткани характеризуется временем отклика 5–10 мин, которое определя-
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ется диффузионной способностью иммерсионного агента в ткани, состоянием ткани
(интактная или фиксированная) и ее толщиной. Сжатие и набухание ткани может
играть важную роль в процессе ее просветления. При продолжительном воздействии
некоторых ОПА (например, глюкозы при pH = 3,5), сжатие ткани на первом этапе
просветления может сменяться набуханием, которое, в свою очередь, может вызвать
насыщение и даже слабое снижение оптического пропускания ткани.

Временные оптические характеристики при просветлении можно использовать
для определения коэффициента диффузии эндогенных и экзогенных жидкостей
в тканях человека. Полученные значения коэффициента диффузии глюкозы, тразо-
графа, ПЭГ (6000) в интактной склере человека хорошо соответствуют значениям
коэффициента диффузии малых молекул в воде [200].

9.3.4. Иммерсия твердой мозговой оболочки и скорость диффузии агентов.
Оптическое просветление твердой мозговой оболочки (dura mater) человека важно
для оптической диагностики, фототерапии и лазерной хирургии мозга. Dura mater —
типичная фиброзная ткань, которая демонстрирует при оптическом просветлении
поведение, аналогичное склере и роговице глаза, дерме кожи или мышечной ткани,
но имеет свое характерное время и степень просветления, определяемые ее структу-
рой. Первые результаты исследования in vitro оптического просветления dura mater
человека и кролика под действием растворов маннитола, глюкозы и глицерина при
различных концентрациях представлены в работах [1293, 1439, 1634, 1652, 1688].

Рисунок 9.19 иллюстрирует временные изменения мутности dura mater кролика
после нанесения глицерина [1439]. Под образцом dura mater располагался листок
бумаги с написанными знаками. После применения глицерина в течение 1 мин знаки,
невидимые через исходную ткань (рис. 9.19 а), можно было легко увидеть через обра-
зец (рис. 9.19 б). Результаты измерения спектров пропускания (рис. 9.19 в) подтвер-

Рис. 9.19. Визуальные изменения первоначально мутной ткани твердой мозговой оболочки
(dura mater) кролика и измеренные in vitro оптические спектры пропускания до и после
эпидурального применения глицерина: а — оболочка в норме, помещенная над наблюдаемыми
значками и цифрами (2, 3), длина масштабного отрезка 1 мм; б — после одной минуты приме-
нения глицерина, длина масштабного отрезка 1 мм; в — спектры пропускания для dura mater
в норме (контроль) и измеренные при применении глицерина в течение 1, 2 и 10 мин [1439]
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ждают визуально обнаруженное снижение рассеяния. Данные рис. 9.19 в показывают
рост пропускания в диапазоне длин волн 400–750 нм от времени, в течение которого
на образец действовал глицерин. Характерное поглощение света гемоглобином крови,
остатки которой находились на поверхности ткани, после применения глицерина
стало намного более заметным (рис. 9.19 в). Это факт демонстрирует, что качество
изображений, полученных методами на основе регистрации спектров поглощения
гемоглобина (или какого-либо другого эндогенного или экзогенного поглотителя),
можно существенно улучшить при уменьшении рассеяния в верхних слоях ткани. Ис-
следования in vivo воздействия глюкозы и глицерина на твердую мозговую оболочку
кролика при вскрытом черепе и эпидуральном нанесении агента также подтверждают
концепцию эффективного оптического просветления фиброзной ткани [1439]. Полное
оптическое просветление было достигнуто очень быстро, через 50 с после нанесения
капли глицерина.

На рис. 9.20 представлены спектры коллимированного пропускания и временные
зависимости спектральных составляющих для образцов dura mater человека, пропи-

Рис. 9.20. Спектры коллимированного пропускания (а) и соответствующие спектральные
временные зависимости (б), измеренные для образца dura mater человека, погруженного

в раствор 40%-й глюкозы [1634, 1652]
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танных раствором глюкозы. Хорошо видно, что глюкоза также очень эффективный
агент для просветления dura mater. Используя такие измерения для глюкозы и ман-
нитола, а также алгоритм, описанный в работах [1625, 1652], коэффициенты диффу-
зии для растворов 40%-й глюкозы и маннитола (0,16 г/мл) были найдены равными
DG = (5,43 ± 0,88) · 10−6 см2 · с−1 и DM = (1,67 ± 0,21) · 10−6 см2 · с−1 [200, 1652].

9.4. Оптическое просветление кожи

9.4.1. Введение. Кожа имеет очень сложную структуру, схематически пред-
ставленную на рис. 9.21 (цветная вклейка). Она имеет защитную функцию, предот-
вращая проникновение загрязнений и микроорганизмов внутрь тела. Самый внешний
клеточный слой кожи — эпидермис, состоящий из рогового слоя (РС) (в основном,
мертвые клетки) и четырех слоев живых клеток. Роговой слой представляет собой
липидно-белковую двухфазную структуру толщиной всего 10–20 мкм на большей
части поверхности тела. Из-за ороговения клеточных мембран, плотной упаковки
клеток и липидных мостиков между ними РС является плотной средой, плохо про-
пускающей чужеродные молекулы [1819, 1820]. Высокая степень сопротивления РС,
препятствующая свободной диффузии молекул, затрудняет поэтому трансдермальную
доставку лекарственных препаратов и иммерсионных агентов, а также потерю воды
кожей. Для понимания транспортных и барьерных функций кожи важно иметь
информацию о распределении воды и ионов внутри различных слоев [1821, 1822].
Известно, что содержание воды влияет на различные физические характеристики
кожи, такие как хрупкость, упругость, прочность на разрыв, вязкоупругость, барьер-
ные свойства, электрическое сопротивление, теплопроводность и внешний вид. РС
получает воду изнутри тела, однако вода может поступать и из окружающей среды.
Изнутри тела вода поступает в РС из потовых желез и посредством диффузии из
нижележащих тканей, хорошо снабженных водой. Диффузия in vivo воды через РС
является пассивным процессом, который может быть модифицирован при наложе-
нии гиперосмотического агента. Содержание воды в самом глубоколежащем слое
РС находится в равновесии с соседним гидратированным зернистым слоем живого
эпидермиса. А наружный клеточный слой находится в равновесии с окружающей
средой и, естественно, существенно суше, чем глубокие роговые слои. Поэтому
существует градиент концентрации воды, вызывающий трансэпидермальную потерю
воды (ТЭПВ) (transepidermal water lost, TEWL).

Коэффициент диффузии D для потока воды через стационарный макромолекуляр-
ный гель (модель ткани) соответствует вязкому течению через среду с очень тонкими
порами. Как было установлено, в сильно гидратированном РС D примерно на 4 по-
рядка меньше, чем коэффициент самодиффузии воды [1821]. Коэффициент диффузии
воды в РС возрастает от ∼ 3 · 10−10 до 10−9 см2/с, по мере того как влажность H
растет от 46 до 81%. Среднее содержание воды в РС, согласно измерениям авторов
работы [1822], составляет 54%, тогда как другие авторы пришли к существенно
меньшему содержанию воды РС, от 15 до 40%. Для сравнения, скорость диффузии
молекул с массой 119 в РС добровольцев находится в интервале от ∼ 10−10 до
3,5 · 10−10 см2/с [1820]. Следует также отметить, что гидратация дермы не сильно
отличается от гидратации жизнеспособных клеточных слоев эпидермиса [1822].

Дерма — следующий, более толстый слой кожи, который является фиброзной
тканью, хорошо снабжаемой кровью, и, следовательно, она хорошо пропитывается
экзогенными или эндогенными жидкостями (иммерсионными агентами, например).
Подкожная ткань содержит большую часть слоя жировых клеток, который значи-
тельно менее проницаем для диффундирующих молекул, чем дерма. Такая специ-
фическая структура кожи определяет методологию ее эффективного оптического
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просветления, которое связано с иммерсией показателей преломления рассеивателей
(компонентов кератиноцитов в эпидермисе, коллагеновых и эластиновых волокон
в дерме) и базового вещества [57, 200, 306, 766, 1578, 1630, 1726]. Экспери-
ментальные исследования оптического просветления кожи с использованием воды,
глицерина, растворов глицерина в воде, глюкозы, пропиленгликоля, олеиновой кис-
лоты, ДМСО (DMSO), солнцезащитных кремов, косметических лосьонов, гелей
и фармацевтических препаратов были выполнены авторами работ [57, 200, 306, 383,
469, 555, 766, 826, 1336, 1418, 1547, 1578, 1610, 1613–1615, 1626–1632, 1634, 1635,
1638, 1640, 1643, 1645, 1653, 1691, 1695, 1702, 1703, 1706–1709, 1711, 1714, 1715,
1717–1724, 1726, 1730–1736, 1738, 1739, 1741, 1742, 1744, 1746–1757, 1760–1765,
1767, 1776, 1781, 1785–1791, 1801, 1802, 1808, 1809, 1823].

9.4.2. Спектральные измерения in vitro. Табл. 9.1 иллюстрирует эффектив-
ность воздействия различных иммерсионных агентов на пропускание отрывов кожи
человека (толщиной 30–40 мкм), взятых у добровольцев методом приклеивания на
стеклянную подложку с последующим отрывом верхних клеточных слоев эпидер-
миса [1726]. Из-за малой толщины образца с несколькими слоями сухих и живых
кератиноцитов и подачи агента через слой живых клеток скорость и эффективность
иммерсии были очень высокими.

Т а б л иц а 9.1
Эффективность действия ОПА на образец отрыва эпидермиса толщиной 30–40 мкм, выражен-
ная как отношение средней прошедшей интенсивности до (IA) и после (IB) применения лосьо-

на; n — показатель преломления применяемого лосьона [1726]

ОПА Растворы глицерина-воды-мочевины ДМСО 50% УЗИ-гель

n 1,449 1,380 1,356 1,354 1,348 1,396 1,337

IA/IB 12,8 3,7 4,9 5,9 4,1 7,9 5,3

Исследование in vitro кожи крысы под действием обезвоженного (100%) глице-
рина при его нанесении на дермальную сторону образца кожи показало степенную
зависимость от длины волны для приведенного коэффициента рассеяния μ′

s в области
длин волн от 500 до 1200 нм [766], описываемую формулой (3.30), μ′

s ∼ λ−h. Измере-
ния показали, что до воздействия глицерина (контроль) μ′

s ≈ 50 см−1 на длине волны
500 нм, а h = 1,12. В процессе действия глицерина оба параметра уменьшаются
(главным образом, из-за эффекта дегидратации): μ′

s ≈ 30 см−1 и h = 1,09 для 5 мин,
μ′
s ≈ 20 см−1 и h = 0,85 для 10 мин, μ′

s ≈ 12 см−1 и h = 0,52 для 20 мин. Для
образца, помещенного после действия глицерина в фосфатный буферный раствор на
20 мин, параметры частично восстанавливаются: μ′

s ≈ 23 см−1 и h = 0,9 (частичная
регидратация).

На основе измерений в области пиков поглощения воды и с учетом сжатия ткани
(уменьшения толщины на 21,5%) при переходе от необработанной ткани к обрабо-
танной глицерином в течение 20 мин была оценена изначальная степень гидратации
кожи на уровне 60%. Процесс регидратации имел тенденцию к восстановлению
толщины и мутности образца, однако в течение 20-минутной регидратации мутность
(μ′

s) не достигла первоначального состояния. С учетом сравнительно короткого про-
межутка времени (∼ 20 мин) для оптического просветления образцов кожи толщиной
около 1 мм [766] и высокой вязкости и гигроскопичности глицерина его действие
как гиперосмотического агента должно сводиться главным образом к вытягиванию
интерстициальной воды из ткани и, с меньшей вероятностью, к замене воды и солей
базового вещества ткани. Двадцати минут регидратации также недостаточно для
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того, чтобы вода вновь вошла во все клетки и волокнистые структуры ткани, по-
этому коэффициент рассеяния и параметр h для регидратированной кожи оказались
несколько меньшими своих начальных значений.

В ходе измерений коллимированного пропускания тканей было осуществлено
также более продолжительное воздействие глюкозы (до 6 ч) и глицерина (до 40 мин)
на свежие образцы кожи крысы при комнатной температуре [1695, 1702, 1703].
Эти исследования проводились для выяснения механизмов оптического просветлении
кожи и оптимизации метода. Чтобы избежать повреждения ткани и обеспечить мень-
шую вязкость просветляющего агента, в качестве такового использовались 88%-й
раствор глицерина в воде и 40%-я глюкоза, продаваемые в аптеках. Образцы кожи
имели толщину 0,57–0,90 мм и площадь 1 × 1 см2, некоторые из них представляли
собой цельную кожу, включая эпидермис, дерму и лежащий под дермой жировой
слой, а у других жировой слой был удален. Волосы были удалены пинцетом,
и иммерсионный агент поступал через обе поверхности образца при его помещении
в специальную кювету. Рисунки 9.22 и 9.23 показывают типичные спектры кол-
лимированного пропускания и кинетику оптического просветления. Хорошо видно,
что необработанная кожа крысы мало прозрачна для видимого света. Воздействие
как глюкозы, так и глицерина делает эту ткань в высокой степени прозрачной.
Для образцов кожи с жировым слоем, выдержанных в растворе в течение 45 мин,
хорошо видно возрастание коллимированного пропускания на длине волны 700 нм:
в 15 раз для глюкозы (рис. 9.23 а) и в 10 раз для глицерина (рис. 9.23 в). Очевидно,
что эффективность должна быть существенно выше при удалении жирового слоя.
Действительно, пропускание возрастает примерно в 50 раз для раствора глюкозы на
той же длине волны и в течение того же интервала времени (рис. 9.23 б). Дальнейшее
увеличение пропускания и его насыщение имеют место при более продолжительном
воздействии.

Рис. 9.22. Спектры коллимированного пропускания образца кожи крысы, измеренные через
различные промежутки времени одновременно с пропитыванием раствором 88%-го глицерина

(толщина образца 0,9 мм) [1695]

В табл. 9.2 представлены характеристики (показатель преломления и осмоляль-
ность) ряда химических агентов с различным потенциалом оптического просвет-
ления (ПОП), определяемым как отношение значений приведенного коэффициента
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Рис. 9.23. Зависящее от времени коллимированное пропускание образцов кожи крысы (спустя
1 ч после аутопсии, волосы были удалены пинцетом), измеренное на различных длинах
волн при погружении образцов в иммерсионный раствор: а — толщина образца 0,73 мм,
с подкожным жировым слоем, иммерсионный агент — 40%-я глюкоза; б — толщина образца
0,57 мм, с удаленным подкожным жировым слоем, иммерсионный агент — 40%-я глюкоза;
в — толщина образца 0,9 мм, с подкожным жировым слоем, иммерсионный агент — смесь

глицерина с водой (88% об.) [1702, 1703]

рассеяния до и после воздействия агента, ПОП ≡ μ′
s (до)/μ

′
s (после) [1717]. ПОП

был измерен in vitro после 20 мин воздействия агента при его аппликации на
кожу человека со стороны дермы с использованием диффузионной ячейки Франца
для исследования диффузии веществ через мембраны. Из табл. 9.2 следует, что
не существует корреляции между ПОП и показателем преломления исследованных
агентов (nОПА = 1,43–1,48); также отсутствует и корреляция с осмоляльностью
(осмотической концентрацией раствора) в широком диапазоне ее изменения от 1643
до 26900 мосмоль/кг. Тем не менее, наибольшие значения ПОП от 2,4 до 2,9
обеспечивают именно агенты с наибольшими значениями показателя преломления
и осмоляльностью, такие как глицерин, 1,4-бутандиол и 1,3-бутандиол.

Очевидно, что скорость проникновения ОПА в кожу намного меньше, чем
в склеру или dura mater, которым достаточно 8–10 мин для насыщения растворами
тразографа или глюкозы, что проявляется в насыщении временной характеристики
оптического просветления. По сравнению со склерой и dura mater, при не удален-
ном жировом слое образца кожи не наблюдалось насыщения процесса оптического
просветления вплоть до 6 ч воздействия ОПА. Это явление можно связать с низкой
проницаемостью клеточных слоев эпидермальной и жировой ткани по отношению
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Та б л иц а 9.2
Характеристики ОПА и измеренный in vitro оптический просветляющий потенциал (ОПП) при
воздействии агентов на дермальную сторону кожи человека в эксперименте с диффузионной
ячейкой Франца; ОПП определен как отношение величин приведенного коэффициента рассея-
ния, измеренных до и через 20 мин после применения агента, ОПП ≡ μ′

s(0)/μ
′
s (20 мин) [1717]

ОПА Показатель
преломления

Осмоляльность,
мосмоль/кг ОПП

Глицерин 1,47 14,550 2,9± 0,8

50% TMP
(триметилолпропан) 1,43 6,830 2,2± 0,3

100% TMP 1,47 13,660 2,1± 0,7

1,3-Бутандиол 1,44 22,050 2,4± 0,7

1,4-Бутандиол 1,44 26,900 2,8± 0,5

Этиленгликоль 1,43 22,640 1,9± 0,6

MPDiol glycol
(2-метил-1,3-пропандиол) 1,44 23,460 2,3± 0,2

P-00621 1,48 1,643 2,0± 0,5

1 P-0062 — преполимер на основе полиэтиленгликоля, предложен в Калифорнийском универ-
ситете, Ирвин, США.

к любым молекулам, что ослабляет оба потока — поток воды из ткани и поток
иммерсионного агента извне внутрь ткани. Насыщение оптического пропускания
может ожидаться при наступлении равновесия в процессе диффузии агента и воды,
т. е. когда концентрации воды и иммерсионного агента внутри и снаружи будут
примерно равны. Для кожи с эпидермисом и жировым слоем насыщение не было
достигнуто даже за 6 ч воздействия глюкозы, однако при удаленном жировом слое
оно наступило уже через 1 ч.

Используя ранее обсуждавшийся алгоритм, описываемый формулами (9.1), (9.6),
(9.14) и (9.17) и экспериментальные данные (см. рис. 9.23), можно оценить коэф-
фициент диффузии воды в коже при воздействии глицерина. Такая оценка верна
для агентов с большой осмотической силой, поскольку в этом случае в системе
преобладает поток воды. Усредненное по шести образцам кожи крысы значение коэф-
фициента диффузии при воздействии глицерина преимущественно со стороны дермы
при 20 ◦C равно (5,12 ± 2,27) · 10−7 см2 · с−1, что примерно в двадцать раз меньше,
чем коэффициент диффузии воды в воде Dw ≈ 10−5 см2 · с−1 (см. работу [1818]), или
примерно в шесть раз меньше, чем диффузия воды в интактном хрусталике глаза
человека, Dw ≈ 3,0 · 10−6 см2 · с−1 (см. работу [1177]). Для образца, свободного от
подкожного жира, действие 40%-й глюкозы характеризуется более высокой скоро-
стью диффузии [200], D = (3,1 ± 0,1) · 10−6 см2 · с−1, что может объясняться более
эффективным проникновением глюкозы в ткань.

С использованием инфракрасной спектроскопии (800–2200 нм), измерений по-
тери массы и воды, а также трансдермального сопротивления кожи, сравнивалось
действие таких усилителей проницаемости кожи, как диметилсульфоксид (ДМСО)
и олеиновая кислота (мононенасыщенная жирная кислота) при нанесении просвет-
ляющего агента — пропиленгликоля (ПГ) на эпидермальную поверхность образ-
цов свежей свиной кожи толщиной 1,52 ± 0,18 мм [1691]. Было показано, что по
сравнению с ДМСО олеиновая кислота как усилитель проницаемости дает анало-
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гичный синергетический эффект в увеличении оптического просветления. Учитывая
соображения клинической безопасности, олеиновая кислота могла бы быть опти-
мальным выбором усилителя проницаемости для оптического просветления кожи,
поскольку она хорошо известна как безопасный, свободный от побочных эффектов
агент, а ДМСО обладает некоторой потенциальной токсичностью. После аппликации
раствора олеиновой кислоты (0,1 М олеиновой кислоты и ПГ-40) полное пропускание
образца кожи, измеренное на длине волны 1278 нм, увеличилось соответственно на
41% и 58% для 30 и 60 мин воздействия, в то время как диффузное отражение
упало соответственно на 39% и 47%.

Разница в наблюдаемом поглощении (спектры диффузного отражения были пре-
образованы в наблюдаемое поглощение, A = log (1/Rd)) между двумя длинами волн
1936 нм и 1100 нм была отнесена на счет изменения содержания воды при воздей-
ствии агентов [1336, 1636, 1637, 1676, 1690, 1691]. Важно, что раствор олеиновой
кислоты обеспечивал наибольшую потерю воды в сравнении с другими растворами,
37% и 46% после 30 и 60 мин воздействия, соответственно. Для ДМСО-50 поте-
ря воды составляла 15% и 20%; ПГ-80 — 20% и 29%; и ПГ-80+ДМСО-50 —
34% и 44% после 30 и 60 мин воздействия соответственно. Однако потеря массы
при применении раствора олеиновой кислоты была минимальной среди исследован-
ных растворов. После 30 мин воздействия ПГ-80 вызвал потерю массы в 10,9%,
ПГ-80+ДМСО-50 — 6,4%, а олеиновая кислота (0,1 М)+ПГ-40 — 6,3%. Большая
потеря массы была получена после 60 мин применения этих агентов, ПГ-80 — 14,2%,
ПГ-80+ДМСО-50 — 9,9%, а олеиновая кислота (0,1 М)+ПГ-40 — 8.3%. Сравне-
ние данных по потере воды и массы дает замечательное подтверждение основной
концепции оптического просветления как выравнивания показателей преломления за
счет двух основных факторов: потока воды из ткани (дегидратация) и потока агента
внутрь ткани (замещение интерстициальной воды агентом).

Ускоренного проникновения агентов можно также достичь при перфорирова-
нии рогового слоя кожи, например, путем создания решетки микрозон (островков)
ограниченного термического повреждения рогового слоя, что на некоторое время
нарушает высокое сопротивление кожи к проникновению просветляющих агентов
и лекарственных препаратов [1718, 1719, 1752, 1801]. Терапевтическая медицинская
установка с мощной лампой-вспышкой (EsteLux, Palomar Medical Technologies, Inc.)
и специально спроектированный аппликатор с шаблоном из поглощающих центров
(размер центра около 75 мкм, шаг решетки около 450 мкм) использовались для
создания решетки островков повреждения рогового слоя кожи [1824]. Было испы-
тано несколько выравнивающих показатель преломления агентов, включая глюкозу
и глицерин, и продемонстрирована высокая степень просветления цельной кожи
свиньи, крысы, цыпленка и человека in vitro и in vivo с применением 40%-й глюкозы
и 88%-го раствора глицерина после перфорирования рогового с помощью аппли-
катора при воздействии несколькими оптическими импульсами (плотность энергии
14–36 Дж/см2, длительность импульса 20 мс) [1718, 1719, 1825].

Для усиления проницаемости кожи используется также фракционная лазерная
микроабляция (ФЛМА), которая осуществляется с помощью установки Palomar
Lux2940 (Palomar Medical Products, США) на основе эрбиевого лазера (λ = 2940 нм)
[1801]. Обычно применяется трехпичковый режим работы лазера с энергией в каж-
дом импульсе ∼ 1 Дж и длительностью 5 мс. Для перфорации кожи можно использо-
вать различные насадки, обеспечивающие многопучковые режимы работы установки.
Например, в работе [1801] использовалась насадка, с помощью которой в коже на
участке площадью 6 × 6 мм создавалось 169 вертикальных микроканалов в фор-
ме конусов с расстоянием между каналами ∼ 500 мкм, диаметром на поверхности
∼ 100 мкм и глубиной канала ∼ 200 мкм.
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9.4.3. Спектральные измерения отражательной способности in vivo. Мест-
ное применение in vivo глицерина, глюкозы, рентгеноконтрастных веществ, пропи-
ленгликоля, косметических лосьонов и гелей также делает кожу человека более
прозрачной в период времени от нескольких минут до нескольких часов [1547, 1626,
1628, 1629, 1706, 1708]. Потеря воды или увеличение ее содержания с помощью
увлажняющих веществ существенно влияет на оптические свойства кожи [1166,
1707–1710, 1820–1822]. В качестве метода прямого мониторинга содержания сво-
бодной, объемно-структуированной и связанной белками воды для оценки эффектов
рассеяния с целью апробирования средств ухода за кожей используется отража-
тельная спектроскопия ближнего ИК-диапазона [1708]. Следующие спектральные
полосы в спектре отражения отвечают за воду: свободная вода — 1879 нм, объемно-
структуированная вода — 1890 нм и вода, связанная белками, — 1909 и 1927 нм.
Показано, что повышенная влажность окружающей среды ведет к увеличению уров-
ня свободной воды в коже, в то время как увлажняющие средства, содержащие
гидроксиэтилцеллюлозу, пропиленгликоль, дипропиленгликоль и глицерин, вносят
вклад в ослабление рассеяния света [1708]. В этих экспериментах регистрируется
вода, находящаяся преимущественно в роговом слое, поскольку лишь малая часть
отраженного света приходит от эпидермиса или нижележащих слоев.

Неинвазивное измерение гидратации рогового слоя (РС) можно выполнить с по-
мощью инфракрасной спектроскопии нарушенного полного внутреннего отражения
с фурье-преобразованием (ИКС НПВО ФП) (Attenuated Total Reflectance Fourier
Transform InfraRed (ATR FTIR) spectroscopy) [1166, 1709, 1820]. Для определения
содержания воды в РС используются три полосы поглощения: 3300 см−1 (3030 нм) —
колебания O–H и N–H; 1645 см−1 (6079 нм), полоса амида I; и 1545 см−1 (6472 нм),
полоса амида II. Интенсивность полосы амида I заметно увеличивается в присут-
ствии воды из-за сильного поглощения воды на 1645 см−1 и изменений поглощения
карбонила под влиянием воды, тогда как интенсивность полосы амида II обусловлена
только белком. Отношение интенсивностей полос амида I и амида II, называемое еще
фактором увлажнения, принято считать относительной мерой гидратации РС [1709].
Различные средства увлажнения РС на основе глицерина, пропиленгликоля, лактата
натрия, натуральных растительных увлажнителей, липосом, бутиленгликоля, по-
лиглицерилметакрилата и мочевины использовались в исследованиях гидратации РС
in vivo [1709]. В зависимости от состава и концентрации максимальная гидратация
РС могла быть достигнута за 0,5–2 ч после нанесения вещества на поверхность кожи.
Для некоторых веществ заметный увлажняющий эффект можно было наблюдать
в течение 8 ч после нанесения. Перспективным методом регистрации профиля рас-
пределения поглощения воды по глубине внутри кожи является двухволновая (1300
и 1450 нм) ОКТ [1710].

Для усиления проникновения ОПА через РС обычно применяется ряд процедур,
таких как нагревание, электрофорез и сонофорез [1703, 1706, 1751, 1754–1757, 1801,
1819]. Для увеличения эффективности местного применения ОПА были разработаны
желатиновые гели, содержащие просветляющие агенты (верографин, глицерин или
глюкозу) [1706]. Скорость диффузии агента в геле может быть весьма высокой,
что, в сочетании со сравнительно большим объемом геля, обеспечивает постоянную
концентрацию ОПА, равную содержанию агента в геле на поверхности кожи. Для
необработанной кожи добровольца наилучшая кинетика, т. е. скорость и степень
просветления (17%), наблюдалась в случае геля с верографином (рис. 9.24а); после
40 мин наблюдения просветление все еще продолжалось с заметной скоростью, в то
время как для геля с глицерином после 27 мин кривая насыщается. При применении
геля с глюкозой в течение 40 мин просветление не наблюдалось.
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Поскольку барьерная функция кожи связана преимущественно с РС, измерения
проводились на коже после отрывов с помощью липкой ленты ее верхнего слоя
толщиной 30–50 мкм (рис. 9.24 б). Нанесение геля с глюкозой на кожу без наруж-
ного эпидермиса привело к быстрому спаду интенсивности отраженного света на
10%. Гель с глицерином дал лучшие результаты; за время наблюдения уменьшение
отраженного сигнала достигало 20%, что в два раза больше, чем для необработанной
кожи. Удивительно, но гель с верографином не дал в этом случае какого-либо
просветляющего эффекта.

Для усиления оптического просветления кожи человека также применялся
электрофорез в сочетании с гелями с двойным содержанием желатина [1706].
На рис. 9.24 в показаны результаты для геля с глицерином. Когда активным элек-
тродом был анод, снижение оптического сигнала составило ∼ 20%. Это значение
сравнимо с результатами для случая с отрывами, но время достижения минималь-
ного сигнала примерно вдвое меньше. Когда активный электрод присоединялся как
катод, наблюдалось возрастание обратного рассеяния на протяжении всего времени
измерений. Эффект был приписан развитию эритемы.

Можно заключить, что для местного применения гелей с глицерином и глюкозой
эпидермальные отрывы и электрофорез приводят к усилению кинетики оптического
просветления кожи человека in vivo. Наилучшие характеристики были получены при
подаче глицерина со стороны анода. В случае глюкозы отрывы и электрофорез со
стороны катода дают близкие результаты, однако аппликацию глюкозы необходимо
прекращать через 1–12 мин во избежание ухудшения просветления за счет развития
эритемы.

Применение глюкозы или глицерина путем инъекции внутрь кожи хомяка или
крысы приводят к снижению отражения и соответствующему возрастанию пропус-
кания [766, 1634, 1643, 1645, 1695, 1702, 1703, 1720, 1741, 1823]. Этот эффект
наблюдался на всех длинах волн в течение 15–18 мин после введения глюкозы [1643,
1645]. Наибольшая степень изменения отражения обнаружена на длинах волн от
580 до 750 нм, где преобладает рассеяние. На 16-й минуте отражение от кожи было
минимальным (максимальное пропускание), оно уменьшалось примерно в 3,5 раза
на 700 нм, затем ткань медленно возвращалась к своему нормальному состоянию —
на 76-й минуте наблюдалось уменьшение отражения уже всего в 2 раза. Было
показано, что инъекция глицерина оказывает более продолжительное оптическое
просветляющее действие, но отражение снижалось немного меньше, чем при инъ-
екции глюкозы. Это можно объяснить большей вязкостью глицерина и его, по
преимуществу, непрямым действием через дегидратацию ткани. Исследовалась также
реакция кожи крысы на инъекцию дистиллированной воды как модели агента, не
оказывающего осмотического действия. Уменьшение отражения наблюдалось только
в течение короткого времени (1-я минута) после инъекции. Оно происходило из-за
намного более высокой прозрачности введенной воды по сравнению с окружающими
тканями. На 2-й минуте вода диффундирует в объем ткани и ее прозрачность
уменьшается — спектр отражения постепенно возвращается к начальному виду.
Инъекция воды не вызывает иммерсионного просветления кожи.

Виртуальное окно прозрачности (ВОП) кожи диаметром около 4 мм имело время
жизни примерно 30 мин для внутрикожной инъекции 40%-й глюкозы и более чем
60 мин для — 75%-го глицерина. Такое окно позволяет ясно видеть невооруженным
глазом кровеносные микрососуды в коже [1643, 1644]. Белое кольцо набухания
(отека) появляется вокруг ВОП после инъекции агента. Изображения кожи после
внутрикожного введения глюкозы, глицерина и воды были записаны с помощью
цифровой видеокамеры. Были измерены диаметр области отека (DS) и ВОП (DT),
а также их отношение (DS/DT) (рис. 9.25) [1643]. Для глюкозы диаметр ВОП
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Рис. 9.25. Изменение реакции кожи на инъекцию раствора 40%-й глюкозы (а) и раствора
75%-го глицерина (б): — диаметр виртуального окна прозрачности (ВОП) (DT); —
диаметр кольца набухания вокруг ВОП (DS); , — отношение DS/DT; — диаметр участка

набухания при инъекции дистиллированной воды [1643, 1645]

регистрировался начиная с 1 мин после инъекции. На 2-й минуте этот диаметр
слегка уменьшился. В течение последующих 15 мин этот диаметр и диаметр отека
не менялись. Начиная с 20-й минуты наблюдалось значительное уменьшение ВОП.
Для глицерина диаметр ВОП был приблизительно таким же, но кольцо отека было
больше, и как прозрачность, так и отек были видны в течение более длительного
времени, чем при инъекции глюкозы (рис. 9.25 б). Инъекция дистиллированной воды
вызывала лишь появление отека в области введения. Диаметр области отека медлен-
но убывал, и отек исчезал через 30 мин после инъекции.

На рис. 9.26 показаны спектры отражения и соответствующие зависимости отра-
жения от времени для нескольких спектральных компонентов, измеренные для здо-
рового добровольца при внутрикожной инъекции 40%-го раствора глюкозы [1630].
В спектрах отражения на фоне сигнала рассеяния, определяемого диффузным отра-
жением от слоев кожи, хорошо видны полосы, обусловленные поглощением света кро-
вью. В течение одного часа после инъекции глюкозы коэффициент отражения кожи
уменьшается в среднем в 3,8 раза, после чего наступает слабый рост, отражающий
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Рис. 9.26. Спектры отражения (а) кожи человека при гипердермальной инъекции 0,1 мл
раствора 40%-й глюкозы во внутреннюю сторону предплечья добровольца-мужчины для раз-
личных промежутков времени: 1 — интактная кожа; 2 — на 23 мин; 3 — на 60 мин после
инъекции. Зависящий от времени коэффициент отражения (б) на трех длинах волн (420, 500

и 700 нм) [1630]

уход глюкозы из наблюдаемой области и возвращение отражательной способности
кожи к первоначальному уровню. На основе этих результатов и обсуждаемой выше
модели просветления кожи можно предположить, что основной вклад в просветление
на первой стадии (первый час) дает согласование показателей преломления между
коллагеновыми (и эластиновыми) волокнами дермы (n ≈ 1,46) и интерстициальным
пространством (первоначально n ≈ 1,36), куда диффундирует глюкоза (n = 1,39).
Рассчитанный по экспериментальным данным (рис. 9.26 б) коэффициент диффузии
глюкозы в дерме равен DG = (2,56± 0,13) · 10−6 см2/с; это значение в 3,6 раза мень-
ше, чем для диффузии глюкозы в воде при 37 ◦C, DG ≈ 9,2 · 10−6 см2/с и отражает
характер затрудненной проницаемости дермы по отношению к глюкозе по сравнению
с водой.

Для приложений важно, что кожа сохраняет свою прозрачность (низкое отра-
жение) в течение нескольких часов после инъекции, что определяется диффузией
глюкозы вдоль поверхности кожи, поскольку верхний и нижний слои — эпидермис
и жировая ткань как клеточные слои — имеют намного меньшую проницаемость, чем
дерма. Нетрудно оценить, что для того, чтобы эффект оптического просветления еще
был наблюдаем для используемого волоконного датчика (рис. 9.11), глюкоза должна
распространиться на расстояние не более, чем l = 1,25–1,75 мм. Отсюда следует, что
время диффузии (оптического просветления) составляет τ ≈ l2/DG ≈ 1,7–3,3 ч, что
хорошо согласуется с экспериментальными данными (рис. 9.26 б).

Как хорошо видно на рис. 9.26 а, при просветлении дермы (снижении рассеяния)
контраст полос поглощения гемоглобина существенно выше, чем в контрольном
эксперименте, однако, при продолжительной иммерсии (кривая 3) контраст снова не
очень велик. Этот результат очень важен для селективного контрастирования ткане-
вых аномалий (опухолей), связанного с вариациями концентрации оксигенированного
и полного гемоглобина или других вводимых поглотителей (например, красителя
индоцианинового зеленого). Таким образом, существует оптимальное время иммер-
сии (для кожи человека при инъекции глюкозы — это примерно 60 мин), которое
позволяет при общем пониженном рассеянии видеть поглощающие объекты в коже
и более точно их локализовать. При более продолжительной иммерсии контраст
может упасть из-за меньшего числа актов поглощения света в условиях рассеяния
низкой кратности во всем исследуемом объеме.
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9.4.4. Модуляционные измерения in vivo. Временной отклик кожи человека,
обработанной просветляющим агентом, можно измерить с помощью волн фотон-
ной плотности (частотно-модуляционным методом) [1626]. Интенсивность и фаза
волн фотонной плотности, генерируемых лазерным диодом на длине волны 786 нм
в коже добровольца, были измерены для разных глубин зондирования кожи (т. е.
для нескольких расстояний между источником и приемником) [1626, 1628]. Для
измерений с малым расстоянием между источником и приемником (1–3 мм), поз-
воляющих исследовать тонкие слои ткани, был разработан специальный многока-
нальный волоконно-оптический зонд. Он использовался вместе с многоканальным
волоконно-оптическим переключателем Dicon. Временной отклик глубины модуляции
и фазового сдвига модуляции интенсивности рассеянного назад света был изме-
рен для кожи добровольца спустя некоторый промежуток времени после местного
применения агента. Для каждого расстояния между источником и приемником из-
мерения проводились в течение 10 с и усреднялись, что соответствует одной точке
на рис. 9.27. Относительная амплитуда (нормированная на начальную амплитуду)
и изменения фазы (текущая фаза минус начальная) в течение 20 мин местного
применения глицерина показаны на рис. 9.27. Следует учитывать только изменения
рассеяния, поскольку поглощение глицерина на данной длине волны пренебрежимо
мало. Наблюдаемые изменения амплитуды и фазы не очень велики, что отражает
низкую проницаемость эпидермальных клеточных слоев для любого химического
агента. Тем не менее, эти измерения демонстрируют достаточную чувствительность
модуляционного метода к малым изменениям коэффициента рассеяния кожи.

Рис. 9.27. Модуляционные измерения интенсивности рассеяния назад для малых расстояний
между источником и приемником [1626, 1628]. Зависящие от времени изменения амплитуды
(а) и фазового сдвига (б) сигнала для нескольких расстояний между источником и приемником
для исследования in vivo предплечья человека при 20-мин местном воздействии глицерина

Для больших (2,5 см) расстояний между источником и приемником концы осве-
тительного и принимающего волокон были вмонтированы в прорезиненную повязку,
которая прибинтовывалась к поверхности предплечья руки человека во избежание
артефактов от случайного движения. На поверхность руки наносился косметиче-
ский гель с показателем преломления n = 1,403, и измерения фазы и амплитуды
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переменной составляющей сигнала производились непрерывно. Одна измерительная
точка соответствует одной секунде. Результаты измерений в течение 30 мин после
нанесения геля показаны на рис. 9.28 а. Наблюдаемые временные квазипериодиче-
ские флуктуации фазы и амплитуды оптического сигнала обусловлены, в основном,
сердечными сокращениями.

Рис. 9.28. Модуляционные измерения интенсивности рассеяния назад для больших расстояний
между источником и приемником (2,5 см) [1626, 1628]. Исходные экспериментальные данные
для фазы и амплитуды переменной составляющей оптического сигнала (а) и расчетные
значения коэффициентов поглощения и рассеяния (б). В качестве просветляющего агента

использовался косметический гель с показателем преломления n = 1,403

Результаты реконструкции оптических параметров ткани показаны на рис. 9.28 б.
Начальные значения μ′

s и μa для кожи человека были взяты из табл. 7.1, а отно-
сительные изменения этих параметров — рассчитаны с помощью процедуры сколь-
зящего среднего для каждого пятисекундного интервала для исключения влияния
сердечных сокращений. В результате получена соответствующая временная эволю-
ция коэффициентов рассеяния и поглощения. Это исследование показывает, что
в поглощении не происходит заметных изменений в течение времени действия геля.
Небольшой рост поглощения, вероятно, можно объяснить увеличением содержания
воды в коже из-за увлажняющего действия геля. Выбранное расстояние между
источником и приемником (2,5 см) и соответствующий объем слишком велики,
чтобы эффект согласования показателей преломления вблизи поверхности кожи при
местном применении геля существенно повлиял на оптические характеристики всего
объема зондируемой ткани. Тем не менее, наблюдаемое 6%-е уменьшение коэффи-
циента рассеяния, усредненного по большому исследуемому объему, означает, что
коэффициент рассеяния поверхностных слоев кожи меняется существенно сильнее.
По-видимому, согласование показателей преломления торцов оптических волокон
и шероховатой поверхности кожи при нанесении геля также дает свой вклад в общее
уменьшение коэффициента рассеяния.

9.4.5. ОКТ-визуализация. Типичный оптический когерентный томограф (ОКТ)
использует волоконно-оптический интерферометр Майкельсона с возбуждением от
широкополосного источника света (суперлюминесцентного диода), излучающего свет
с центральной длиной волны 820 или 1300 нм и шириной полосы 25–50 нм. Такая
система ОКТ обеспечивает аксиальное и поперечное разрешение 10–20 мкм в сво-
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бодном пространстве с отношением сигнал–шум до 100 дБ (см. разд. 8.6) [109, 110,
127, 136, 142, 156].

ОКТ-сигнал представляет собой отражательную способность объекта R(z) в за-
висимости от глубины z. Отражательная способность зависит от коэффициента
отражения на заданной глубине α(z) и коэффициентов поглощения μa и рассеяния μs,
или полного коэффициента ослабления μt = μa + μs. Связь между R(z) и μt, однако,
весьма сложна из-за сильного и анизотропного рассеяния в ткани. Но для оптических
глубин менее 4 отраженная мощность может приближенно описываться моделью
однократного рассеяния [1336], т. е.

R(z) ≈ I0α(z) exp (−μtz), (9.27)

где I0 — оптическая мощность в пучке, падающем на поверхность ткани. Отсутствие
множителя 2 в показателе экспоненты, несмотря на тот факт, что свет дважды
проходит через образец — сначала от томографа в ткань, а затем обратно при
отражении назад, обусловлено интерференционным характером сигнала ОКТ, из ко-
торого получают информацию об отражательной способности биоткани [1334–1336].
Оптическая глубина есть мера глубины, выраженная в средних длинах свободного
пробега фотона ∼ 1/μs, т. е. μsz. Величина α(z) определяется локальным показателем
преломления и локальной способностью образца отражать (рассеивать) свет назад.
Если предположить, что величина α(z) сохраняется постоянной в пределах некоторо-
го интервала значений глубины Δz, то μt можно получить теоретически из измерений
отражательной способности на двух различных глубинах z1 и z2 в пределах этого
интервала:

μt = 1
Δz

ln R(z1)

R(z2)
, (9.28)

где Δz = |z1 − z2|. Так как при измерениях неизбежны разнообразные шумы, окон-
чательный результат следует получать с помощью подгонки методом наименьших
квадратов для улучшения точности определения величины μt.

Оптическое просветление (увеличение пропускания) ΔT с применением иммер-
сионного агента можно рассчитать по формуле

ΔT = Ra −Rs

Rs
· 100%, (9.29)

где Ra и Rs — коэффициенты отражения от задней поверхности образца соответ-
ственно при действии на него просветляющего агента и без него (контроль).

Многократное рассеяние является фактором, существенно ограничивающим ра-
бочие характеристики ОКТ: разрешение, глубину зондирования и локализацию. Для
улучшения возможностей визуализации многократное рассеяние в ткани необходимо
подавлять насколько это возможно. Перспективным для этой цели является иммер-
сионный метод при использовании биологически совместимых агентов, поскольку
при иммерсии легко можно увеличить и глубину, и контраст ОКТ-изображений [136,
139, 146, 147, 200, 1057, 1306, 1338, 1336, 1521, 1547, 1623, 1624, 1631, 1633, 1636,
1638, 1673, 1677, 1721, 1759–1776, 1780, 1826].

В частности, ОКТ-визуализация в сочетании с иммерсией просветляющих агентов
в ткань является перспективным методом для диагностики и мониторинга кожных
заболеваний. Для иллюстрации кинетики оптического просветления кожи после
применения глицерина через регулярные промежутки времени в течение 40 мин был
записан ряд ОКТ-изображений (820 нм) образца кожи крысы (рис. 9.29) [1631]. По-
следовательность этих изображений ясно показывает действие как эффекта согласо-
вания показателей преломления, приводящего к увеличению глубины зондирования,
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Рис. 9.29. Временные ОКТ-изображения (λ = 820 нм) спустя 0 (а), 3 (б), 10 (в), 15 (г), 20 (д) и
40 мин (е) после местного нанесения раствора 80%-го глицерина на кожу крысы. Изображения
были получены сразу после сакрификации крысы, все размеры приведены в миллиметрах,

вертикальная ось представляет глубину изображения [1631]
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так и эффекта локальной дегидратации, улучшающего контраст изображения. Анало-
гичные результаты были получены Р.К. Вангом для свежей кожи свиньи и цыпленка
на длине волны 1300 нм с применением растворов глицерина с концентрацией 50%
и 80%. Подобным же образом ОКТ-изображение кожи человека с псориатической
эритродермией, полученное через некоторое время после применения глицерина,
отличается от первоначального изображения большей глубиной зондирования и более
высоким контрастом (рис. 9.30, цветная вклейка), что позволило идентифицировать
такое важное морфологическое явление, как акантоз [1306].

На основе ОКТ-визуализации кожи человека in vitro и in vivo была продемонстри-
рована возможность диагностики in vivo злокачественной меланомы, наблюдения
субэпидермальных волдырей и управления рассеивающими свойствами кожи посред-
ством местного применения глицерина [1547]. По оценкам авторов работы [1547]
коэффициент рассеяния рогового слоя под действием глицерина уменьшался в два
раза (рис. 9.31). Для эпидермиса и верхней части дермы коэффициент рассеяния по-
нижался на 20%. Для более глубоких слоев дермы это уменьшение составило лишь
5%. Эффект увеличения как глубины зондирования, так и контраста изображений,
был обнаружен в исследованиях оптического просветления кожи человека in vivo
при местном применении 50%-го раствора пропиленгликоля [1632].

Рис. 9.31. Сигналы ОКТ (в координатах интенсивность–глубина), полученные для зондирова-
ния in vivo кожи кончика пальца человека. Верхняя кривая соответствует коже, насыщенной
глицерином. Коэффициент рассеяния для кожи с глицерином понижен: для рогового слоя в два
раза, для эпидермиса и верхней дермы на 20%, для более глубоких слоев дермы на 5% [1547]

ОКТ-изображения участка кожи добровольца при гипердермальной инъекции
40%-й глюкозы позволили оценить кинетику коэффициент полного ослабления
(см. формулу (9.28)) [1632]. С течением времени полное ослабление сначала падает,
а затем постепенно возвращается к исходному состоянию. Такое поведение хорошо
коррелирует со спектральными измерениями, показанными на рис. 9.26, и также
отражает факт согласования показателей преломления на начальном этапе после
инъекции глюкозы. Из измерений ОКТ-сигнала была найдена величина ослабления
интенсивности светового пучка в ткани, I/I0 ∼ exp (−μtz): для интактной кожи
(0 мин) I/I0 ≈ 0,14, а при иммерсии на 13-й минуте I/I0 ≈ 0,30, т. е. интенсивность
прошедшего света увеличилась в 2,1 раза, что также хорошо согласуется с результа-
тами спектральных измерений.

Следует отметить, что высокая чувствительность сигнала ОКТ к иммерсии живых
тканей глюкозой позволяет осуществлять мониторинг ее концентрации в биотканях
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на физиологическом уровне [166, 991, 996, 1006–1008, 1191, 1192, 1650, 1684, 1761,
1765].

Хотя глицерин и глюкоза являются эффективными ОПА при их инъекции в дерму
[766, 1632, 1645], в обычных условиях они не так хорошо проникают через ин-
тактную поверхность кожи при местном применении. Смесь липофильных полимеров
на основе полипропиленгликоля (ППГ) и гидрофильных полимеров на основе по-
лиэтиленгликоля (ПЭГ) может иметь определенные преимущества для оптического
просветления кожи, благодаря действию липофильного компонента на роговой слой,
а гидрофильного компонента — на живой эпидермис и дерму. Определенные преиму-
щества имеет также малая осмотическая сила и сравнительно высокий показатель
преломления смеси, который равен 1,47 и близок к показателю преломления рассеи-
вающих компонентов эпидермиса и дермы. При исследовании кожи человека in vivo
с помощью ОКТ и местном применении смеси полимеров в течение 90–120 мин
было показано, что смесь может проникать в интактную кожу и улучшать ОКТ-
изображения, давая возможность более ясно увидеть сосудистую сеть и волосяные
фолликулы [1638]. Однако не следует ждать радикального увеличения глубины опти-
ческого просветления по сравнению с местным применением других просветляющих
агентов, таких как глицерин, глюкоза, рентгеноконтрастные вещества и пропилен-
гликоль, по причине принципиальных ограничений диффузии химических агентов
через интактные клеточные слои (см. табл. 9.2). Таким образом, для обеспечения
быстрого и эффективного оптического просветления кожи необходимо применять
хорошо известные или новые методы повышения эффективности доставки агента.
Некоторые из них уже обсуждались выше, а другие будут представлены в следующем
разделе.

9.4.6. Доставка просветляющих агентов, проницаемость кожи и функция
резервуара. Общие принципы разработки косметических препаратов, позволяющие
обеспечить их глубокое проникновение в кожу для улучшения ее физиологических
свойств, широко обсуждаются в литературе (см. например [1827]). Как было пока-
зано выше, те же косметические препараты с коррекцией или даже без нее могут
служить в качестве составов для оптической иммерсии. Это является наилучшим
решением, поскольку иммерсионный состав одновременно улучшает и физиологиче-
ские, и оптические свойства кожи. Однако значительное по величине сопротивление
рогового слоя кожи для диффузии любых молекул существенно затрудняет введение
иммерсионного агента непосредственно через поверхность кожи [1819].

������ определяют высокую проницаемость кремов и лосьонов в верхних слоях
эпидермиса и волосяных фолликулах [1827]. Эфиры жирных кислот с одноатомны-
ми спиртами, такие как изопропилмиристат, изопропилпальмитат и изопропиллау-
рат, являются важными химическими компонентами глубокопроникающих кремов
и лосьонов.

Технический лецитин (60% натуральных фосфолипидов, в основном фосфати-
дилхолин, 30–35% растительного масла, глицерин и др.) является основой многих
увлажняющих (питательных) кремов благодаря его способности проникать глубоко
в кожу.

Силиконовые мазь и масла — легко проникают в волосяные фолликулы при
втирании, благодаря низкому поверхностному натяжению, не вызывают воспаления
и не влияют на тепловой баланс кожи.

Эмульсии — масла в воде и вода в маслах, размер частиц более 0,1 мкм. Такие
эмульсии, как масла в воде, распространены в косметике для глубокого проникнове-
ния в кожу в качестве проводников биологически активных веществ и др.
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Питательные кремы легко проникают в глубокие слои эпидермиса и предот-
вращают трансэпидермальные потери воды (ТЭПВ). Увлажнение кожи может быть
обеспечено за счет двух механизмов — осмотического и физиологического. В ка-
честве увлажняющих веществ обычно используются лактат натрия, пирролидон-
карбоновая кислота, производные аминокислот и сахаров, белки, мукополисахариды.
Как гигроскопичный компонент часто используется глицерин (обычно менее 10%
состава). В настоящее время глицерин обычно заменяют пропиленгликолем.

В настоящее время на рынке косметической продукции имеется множество кре-
мов и лосьонов, обеспечивающих достаточно глубокое пропитывание кожи. Во мно-
гих косметических эмульсиях, гелях, лосьонах для увлажнения кожи используются
гиалуроновая кислота (наилучшая для предотвращения ТЭПВ), морской коллаген
(также хорош для этой цели), липосомы и наносферы — липидные частицы (для
доставки биологически активных веществ в глубокие слои эпидермиса и волосяные
фолликулы). Как правило, кремы на основе липосом и наносфер применяются после
пилинговых кремов, например кремов, содержащих альфа-гидроксикислоты (AHA),
или абразивных кремов, которые позволяют сделать рельеф кожи более гладким
и проницаемым для липосом и наночастиц.

Липосомы были предложены как транспортное средство для введения лекарствен-
ных препаратов в кожу и через кожу, однако о характере взаимодействии между
липосомами и кожей человека пока известно очень мало. В работе [1828] была
осуществлена визуализация процесса проникновения липосом через кожу человека
in vitro с использованием конфокального микроскопа. Липосомы приготовлялись из
фосфолипидов в разных составах и метились флуоресцентным маркером двойного
липидного слоя. Липосомы, содержащие ДОФЭ (диолеилфосфатидилэтаноламин)
(DOPE, dioleoylphosphatidylethanolamine), проникали в роговой слой глубже, чем без
него. Липосомы, содержащие ДОФЭ, могут растворяться или смешиваться с ли-
пидами кожи in vitro и разрыхлять двойные липидные слои рогового слоя. Среди
факторов, не влияющих на проницаемость рогового слоя, были отмечены отрица-
тельный заряд, включения холестерина и длина ацильной цепи у фосфолипидов.
Способность к растворению у липосомных составов является необходимым условием
их проникновения в кожу. Размеры липосом, измеренные методом квазиупругого
рассеяния, лежат в интервале 40–76 нм. Глубина проникновения в кожу за 72 ч
составила 2–38 мкм. Нужно заметить, что эффективное растворение липосом, со-
держащих ДОФЭ, с двойным липидным слоем рогового слоя происходит в течение
нескольких минут [1828].

Окклюзия (наложение повязки или крема, затрудняющего свободное испарение
воды с поверхности кожи) усиливает чрескожное поглощение многих химических
соединений [1819]. Этот эффект сравнительно независим от структуры соединения.
Например, гидратация рогового слоя усиливает диффузию воды, а также чрескожное
поглощение спиртов, фенолов и стероидов, образующих гомологические ряды. Ок-
клюзия приводит к трехкратному увеличению чрескожного поглощения нескольких
стероидов, применяемых в виде растворов в ацетоне. Окклюзия уменьшает или
блокирует ТЭПВ и испарение летучих растворителей или соединений с поверхности
кожи. В свою очередь, это ведет к чрезвычайно большому (300–400%) росту содер-
жания воды в роговом слое. Применение большинства трансдермальных препаратов
вызывает частичную или полную окклюзию. Частичная окклюзия также может
быть получена с препаратами на основе вазелина, мазей или кремов, в то время
как лосьоны обладают меньшим изолирующим действием. Кроме того, увеличение
содержания воды в роговом слое и усиление чрескожного поглощения может быть
достигнуто с помощью ванночек. Влияние окклюзии на содержание воды в роговом

16 В.В. Тучин
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слое имеет сравнительно временный характер, и в типичном случае все возвраща-
ется к «нормальному» состоянию в пределах 15 мин после снятия непроницаемой
оболочки. Поскольку параметр ТЭПВ также возвращается на нормальный уровень,
уменьшение барьерной активности, скорее всего, также носит временный характер.

Потребление воды роговым слоем в условиях окклюзии преимущественно локали-
зовано в корнеоцитах. Оказывается, что гидратация оказывает очень слабое действие
на структуру или свойства межклеточных липидов. Полная гидратация рогового
слоя путем окклюзии провоцирует образование заполненных водой объемов (пулов),
связанных с неоднородными структурами. Эти структуры можно рассматривать как
водяные микроканалы, которые сокращают длину диффузии и уменьшают сопротив-
ление для гидрофильных соединений. Однако как липофильные, так и амфифильные
препараты также могут выиграть от наличия каналов.

Итак, возможный механизм действия окклюзии состоит в том, что набухание
корнеоцитов непосредственно меняет барьерную функцию кожи. Набухание кор-
неоцитов может создавать альтернативный путь проницаемости путем облегчения
проникновения в корнеоциты, увеличения способности соединений диффундировать
через корнеоциты или за счет сопутствующего изменения структуры небольшого
липидного компонента.

В общем случае усилители проницаемости кожи действуют на уровне рогового
слоя [1819]. Молекулярная основа их действия может быть отнесена к 1) увеличению
распределения (растворения) соединений в роговом слое; 2) увеличению способности
соединений диффундировать через роговой слой и 3) изменению пути проникно-
вения.

Исследования in vitro пассивного переноса полярных молекул, таких как мочеви-
на, маннитол, сахароза и раффиноза, сквозь интактную и обработанную в течение
двух часов этиловым спиртом эпидермальную мембрану человека (ЭМЧ) и тео-
ретический анализ заторможенной диффузии показали, что пути проницаемости
ЭМЧ можно характеризовать пористостью мембраны [1829]. Оценки эффективных
радиусов пор для интактной ЭМЧ дали значения в интервале 1,5–2,5 нм, а для
обработанной этиловым спиртом примерно в тех же пределах — 1,5–2,0 нм. Поэто-
му примерно 100-кратное увеличение проницаемости для обработанной этиловым
спиртом ЭМЧ по сравнению с интактной было объяснено возросшей пористостью
ЭМЧ при экстракции липидов в результате действия спирта, создающего большое
количество пор с малым эффективным радиусом.

Было обнаружено, что проницаемость больших молекул (8000 Da 1)) меньше, чем
малых (∼ 200 Da) [1830]. Исследование проникновения макромолекул (до 18000 Da)
через ЭМЧ, обработанную этиловым спиртом в течение 2 ч, дало оценку эффективно-
го размера поры для данной биологической мембраны в интервале 2,2–5,4 нм [1830].
Приблизительно вдвое большие радиусы пор, полученные в исследованиях молекул
большего размера, могут отражать наличие распределения пор по радиусам, из-за
которого эксперименты с большими молекулами дают больший средний радиус поры,
чем тот, который определяется при исследовании проникновения молекул меньших
размеров [1829].

Такое поведение проницаемости кожи наблюдалось также при местном примене-
нии этилового спирта [1831–1834]. В этих исследованиях этиловый спирт понижал
барьерную функцию рогового слоя из-за взаимодействия с межклеточными липи-
дами, что приводило к увеличению проницаемости рогового слоя по отношению

1) Da — дальтон — единица массы, равная 1/12 массы изотопа углерода 12
6 C, или углеродная

атомная единица массы: 1 а. е. м. = 1,6603 · 10−27 кг.
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к местно применяемым веществам, включая аспирин. Анализировалось также вли-
яние смеси этилового спирта с пропиленгликолем на макроскопические барьерные
свойства кожи [1832].

Было также исследовано испарение этилового спирта через кожу после его
орального приема внутрь (от 0,30 до 0,52 г на 1 кг веса тела) на участках кожи,
различающихся по толщине рогового слоя, плотности волосяных фолликул и потовых
желез [1835]. Селективная закупорка кожных придатков не оказывала существенно-
го влияния на испарение этилового спирта. Это означает, что его испарение проис-
ходит главным образом через липидные слои рогового слоя. Таким образом, можно
ожидать, что наличие спирта в организме может повлиять на проникновение накожно
применяемых препаратов. Однако исследование, проведенное в работе [1035], не
выявило такого влияния на проникновение в кожу УФ-защитного препарата. Пред-
положительно, концентрация этилового спирта в роговом слое была слишком мала
(теоретический максимум составлял 1,7 мг на 1 см2 поверхности кожи), чтобы замет-
но повлиять на ее проницаемость. Поэтому действие местно применяемых препаратов
не должно меняться в результате приема однократной дозы этилового спирта в 31,2 г,
как это было в исследовании [1835], хотя более высокие дозы алкоголя в организме
могут существенно нарушить естественную барьерную функцию кожи.

Проницаемость биологических мембран можно увеличить не только этанолом,
но и целым рядом других химических агентов [1815, 1819]. Например, такой по-
лиеновый антибиотик, как амфотерицин B, обеспечивает увеличение проницаемости
клеточной мембраны для воды в 2 раза, для глицерина в 44 раза, а для мочевины
в 200 раз [1815].

Диметилсульфоксид (ДМСО) — полярный pH-нейтральный растворитель — так-
же является хорошим усилителем проницаемости [1637, 1727, 1735, 1736, 1819]. Это
натуральное вещество, выделяемое из древесины, имеет уникальную способность
проникать в живые ткани, образовывать ассоциаты с водой, белками, карбогидра-
тами, нуклеиновыми кислотами, ионными веществами и другими составляющими
живых систем. Оно имеет гигроскопические и простивовоспалительные свойства
и сертифицировано FDA (Управлением по контролю за продуктами и лекарствами
США) как предохраняющее вещество при трансплантации органов и лечении интер-
стициального цистита [1836].

Концентрация ДМСО примерно 60% требуется для нарушения барьерной функ-
ции кожи человека и усиления ее проницаемости в 20–200 раз [1819]. ДМСО дает
необратимые нарушения структур рогового слоя, возможно из-за растворения меж-
клеточных липидов и/или денатурации белков. К сожалению, ДМСО имеет неко-
торые побочные эффекты, такие как раздражение кожи, характерный вкус и запах
продуктов его окисления. Некоторые другие полярные pH-нейтральные растворители
также экспериментально исследовались как усилители проницаемости, но только
один из них — децилметилсульфоксид — нашел применение на практике [1819].

Существует множество поверхностно-активных веществ, снижающих барьерную
функцию кожи и подразделяемых на неионные, анионные и катионные в зависимости
от их заряда при физиологическом pH [1753, 1757, 1768, 1819]. Некоторые нена-
сыщенные жирные кислоты увеличивают чрескожное поглощение агентов посред-
ством понижения барьерной функции кожи, а также увеличения термодинамической
активности соединений в некоторых рецептурах [1819]. Олеиновая кислота (С18),
относящаяся к мононенасыщенным жирным кислотам, часто используется как хоро-
ший усилитель проницаемости для множества полярных и умеренно липофильных
соединений [1691, 1746, 1819]. Олеиновая кислота усиливает ТЭПВ in vivo примерно
в 1,5–2 раза, что согласуется с общим снижением барьерной функции кожи. Имеется

16*
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хорошо установленная синергия между усилительной активностью олеиновой кисло-
ты и пропиленгликоля в качестве растворителей [1691, 1748, 1819].

Метод отрывов рогового слоя представляет собой простейший способ физического
усиления чрескожного поглощения химических соединений (см. рис. 9.24 б) [1706,
1819]. Хотя метод отрывов не всегда годится в терапевтических приложениях, так
как вызывает раздражение кожи, он является очень полезным научным инстру-
ментом для оценки максимального чрескожного поглощения агента, которое можно
ожидать при местном применении [1837–1839].

Ультразвук (фонофорез или сонофорез) обеспечивает усиленное поглощение низ-
комолекулярных соединений, а также белков, таких как инсулин [1751, 1754–1757,
1801, 1819]. Непрерывное или импульсное воздействие ультразвуком с частотой от
20 кГц до 10 МГц и интенсивностью до 3 Вт/см2 может применяться продолжи-
тельностью до 10 мин. Интенсивность ограничена выделением тепла в биоткани.
Усилительное действие высокочастотного ультразвука (5–10 МГц) связано с наведе-
нием конвективных путей через волосяные фолликулы и разрушением межклеточных
липидных пластинок (мостиков). Важную роль в проницаемости рогового слоя играет
явление кавитации, при котором в роговом слое образуются малые пузырьки воздуха.

Низкочастотный ультразвук может быть особенно подходящим для усиления
проницаемости кожи [1819]. Например, при исследовании эффективности снижения
уровня глюкозы в крови под действием инсулина, вводимого местным образом че-
рез кожу безволосых крыс, применение ультразвука с частотой 20 кГц в течение
1 ч приводило с 100-кратному увеличению ТЭПВ и существенному проникновению
инсулина в кровь животного.

Ионофорез усиливает чрескожное поглощение агентов при приложении умерен-
ного (0,5 В/см2) электрического напряжения поперек кожи (см. рис. 9.24 в) [1706,
1819]. Действие ионофореза не ограничено только движением заряженных ионов,
поток нейтральных молекул через кожу также усиливается за счет процесса, который
называется электроосмосом. Он возникает в результате совместного действия сни-
жения барьера рогового слоя и индуцированного конвективного потока сольвента.
Оказалось, что ионофорез стимулирует прохождение молекул через придатки кожи —
волосяные фолликулы и потовые железы. Количественное сравнение потока ионов
через придатки кожи и через межклеточную липидную среду при ионофорезе дает
от 50 до 95% эффективности за счет придатков [1819]. Усиление чрескожного
поглощения изучалось для большого количества агентов [1819]. Эффект существует
во время и после действия тока и полностью исчезает только спустя примерно 24 ч.
В исследованиях in vitro было найдено, что после клинически значимого воздействия
0,16 мА/см2, заметно увеличивающего проницаемость кожи человека, в течение 1 ч
после воздействия проницаемость уменьшается в 10 раз.

При более высоких напряжениях (5–200 В/см2), подаваемых в виде коротких им-
пульсов, может происходить электропорация биологических мембран [1819], которая
также способствует проникновению агента в ткань.

Лазерно-индуцированные волны напряжения (фотомеханические волны) также
могут повышать проницаемость рогового слоя [1840–1843]. Впервые этот эффект был
продемонстрирован для δ-аминолевулиновой кислоты [АЛК (ALA)]. Проницаемость
рогового слоя зависит от величины пикового механического напряжения. Порог
начала проницаемости наблюдается при давлении ∼ 380 бар и растет с увеличением
пикового напряжения. Эффективность транспорта АЛК чрез роговой слой имеет
нелинейную зависимость от пикового напряжения. Небольшое увеличение пикового
напряжения от 440 до 500 бар (14%) вызывало рост интенсивности флуоресценции
(концентрации протопорфирина IX, индуцированного применением АЛК) примерно
на 200%. Применение волн напряжения не вызывает боли или дискомфорта и не



9.4. Оптическое просветление кожи 485

влияет на структуру и жизнеспособность кожи. Изменение проницаемости рогового
слоя носит временный характер, и барьерная функция восстанавливается в течение
нескольких минут. Возросшая проницаемость позволяет макромолекулам диффун-
дировать через роговой слой в эпидермис и дерму. Максимальный размер частиц,
которые могли пройти через роговой слой, составлял 100 нм в диаметре [1840].
Таким образом, лазерно-индуцированные волны напряжения могут усиливать чре-
скожную доставку крупных частиц и молекул, таких как новейшие зонды (угле-
родные, золотые и меланиновые наночастицы, квантовые точки, инкапсулированные
молекулярные зонды), инкапсулированные лекарственные препараты или плазмид-
ная ДНК. Комбинированное действие лазерно-индуцированных волн напряжения
и анионных поверхностно-активных веществ, таких как лаурилсульфат натрия (2%),
увеличивало проникновение наночастиц через роговой слой [1840]. Применение лау-
рилсульфата натрия увеличивает размер каналов в биологической мембране, а также
задерживает восстановление барьерной функции рогового слоя. Синергизм действия
света и поверхностно-активного вещества проявлял себя в значительном сокращении
интервала времени для обеспечения одинаковой проницаемости рогового слоя: всего
5 мин применения лаурилсульфата натрия было достаточно при действии отдельного
лазерного импульса (∼ 7 Дж/см2), обеспечивающего пиковое напряжение ∼ 600 бар
и длительность импульса механического напряжения ∼ 250 нс вместо нескольких
часов без лазерного импульса.

Было также показано, что волны лазерно-индуцированного напряжения увели-
чивают проницаемость плазменной мембраны клеток. Увеличение проницаемости
структур кожи делает возможным введение макромолекул в роговой слой, цито-
плазму живых эпидермальных клеток и волокнистую структуру дермы. Эти волны
напряжения потенциально способны доставлять химические соединения в глубоко-
лежащие слои кожи местно и неинвазивно.

В качестве возможного механизма увеличения проницаемости кожи путем созда-
ния решетки микрозон ограниченного теплового повреждения рогового слоя несколь-
кими последовательными оптическим импульсами [1718, 1719, 1801, 1825], помимо
прямой фракционной абляции верхних слоев рогового слоя в области микрозон, для
более глубоких слоев рогового слоя и верхних слоев живого эпидермиса может рас-
сматриваться индуцированный локальным нагревом фазовый переход межклеточных
липидов из фазы геля в жидкокристаллическую фазу [1361, 1844].

Разрабатываются также альтернативные методики доставки агентов в кожу с по-
мощью безыгольной инъекционной пушки и лазерной абляции поверхности кожи,
а также их комбинации [1720, 1721]. Например, для усиления проникновения такого
просветляющего агента, как глицерин, в кожу хомяка и крысы in vivo использовался
диодный лазер с длиной волны 980 нм в сочетании с искусственным поглотителем на
поверхности кожи [1721]. Такая технология обеспечивает существенное нагревание
поверхности кожи, приводящее к разрушению кератиноцитов и, возможно, абляции
поверхности кожи в пределах 20 мкм по толщине на площади сканирования лазерно-
го пучка 16 мм2. В результате более эффективного действия глицерина в этом случае
было обеспечено увеличение проникновения ближнего ИК-излучения с длиной вол-
ны 1290 нм на 36% в кожу грызунов in vivo при поверхностной плотности энергии
лазерного импульса менее 96 Дж/см2. Более высокие плотности энергии приводили
к нежелательной тепловой денатурации тканей кожи.

Абляцию рогового слоя можно обеспечить непосредственно с помощью импульс-
ного эрбиевого лазера с длиной волны 2790–2940 нм, соответствующей полосе силь-
ного поглощения воды [1845, 1846]. Например, лазерная абляция 12,6% площади
поверхности рогового слоя кожи свиньи вызвала рост проницаемости Pa в 2,8
и 2,1 раза для 3H-гидрокортизона и 125I-γ-интерферона соответственно [1845]. Эти
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исследования показывают, что импульсный (длительность импульса 250 мкс) лазер
с длиной волны 2790 нм и плотностью потока энергии 1 Дж/см2 может надежно
и точно удалять роговой слой за 10–14 импульсов, усиливая проникновение боль-
ших молекул, таких как 125I-γ-интерферон, которые не проникают через интактную
кожу.

Лазерная абляция с помощью эрбиевого лазера оказалась наиболее эффективной
для проведения АЛК через образцы кожи свиньи по сравнению с микродермабразией,
ионофорезом и электропорацией [1846]. Плотность энергии лазерного излучения
играет важную роль в управлении потоком проводимого агента, вызывая усиление
проницаемости в 2–246 раз по отношению к контрольным образцам. Микродерма-
бразия увеличивала проницаемости кожи для АЛК в 5–15 раз, а электропорация
и ионофорез — соответственно в 2 и 15 раз. Применение электропорации или
ионофореза как дополнительного средства при лазерной абляции или микродерма-
бразии приводило к чрезвычайно сильному синергетическому эффекту в повышении
проницаемости кожи для АЛК.

Для многоточечной перфорации кожи перспективна фракционная лазерная мик-
роабляция (ФЛМА) с помощью многопучкового эрбиевого лазера (λ = 2940 нм)
с регулируемой конфигурацией пучков (точки или полосы), поперечных размеров
и глубины повреждений кожи [1801].

Роговой слой функционирует не только как барьер против проникновения
просветляющих агентов в кожу, но также как резервуар для применяемых ве-
ществ [1847, 1848]. Придатки кожи, в частности сальные железы, также могут
служить резервуарами для просветляющих агентов [1653–1655, 1837, 1849]. По-
этому для развития технологии местного применения просветляющих агентов фун-
даментальный интерес представляет знание резервуарной функции рогового слоя.
С использованием лазерной конфокальной сканирующей микроскопии и метода кож-
ных отрывов с помощью липкой ленты была исследована in vivo долговременная
резервуарная функция кожи человека в зависимости от полярности применяемого
состава [1847, 1848]. Исследовались составы с различными физико-химическими
свойствами. Однако только для гидрофильного флуоресцеина натрия, растворенного
в пропиленгликоле, фолликулы показали долговременные резервуарные свойства. Со-
общалось также о фолликулярном проникновении красителей, применяемых в эмуль-
сиях [1837] или растворителях, таких как этанол или глицерин [1653–1655], или
микросферах размером 5 мкм, содержащих краситель и взвешенных в силиконовом
масле в массовой концентрации 4% [1849]. Имеются сведения о глубине проникно-
вения и резервуарной функции кожи человека, полученные in vivo для метиленового
синего и индоцианинового зеленого, растворенных в этаноле/глицерине [1653–1655].
Эти исследования были направлены на коррекцию функционирования сальных желез
в процессе фотодинамической терапии акне; наиболее интенсивное прокрашивание
сальных желез было достигнуто после 15–20-минутного массажа и прогревающих
процедур. В исследованиях in vivo было также показано, что высокопористые
нейлоновые микросферы, взвешенные в силиконовом масле, обеспечивают глубину
проникновения метиленового синего в кожу безволосой крысы до 150 мкм за 2 ч
и 400 мкм за 26 ч [1849].

Результаты исследований, описанных в работах [1653–1655] и [1847–1849], при-
вели к предположению, что чем лучше проникновение в роговой слой и фолликулы,
тем дольше сохраняется резервуар с красителем. Для высвобождения красителя из
резервуара имеется два основных пути: 1) отшелушивание рогового слоя и выделение
кожного сала; 2) проникновение в окружающую живую ткань.

В заключение следует заметить, что для местно применяемых фильтров УФ-из-
лучения эффективность может резко снижаться при неправильном выборе косме-
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тического состава, служащего базовым материалом для такого фильтра. Важными
могут оказаться два эффекта: 1) уменьшение рассеяния света в роговом слое из-за
оптической иммерсии и 2) неоднородное распределение применяемых веществ при
их нанесении. Оба ведут к уменьшению эффективности УФ-фильтров: первый из-за
меньшего числа актов взаимодействия мигрирующих фотонов в коже с солнцезащит-
ным материалом при меньшем рассеянии, а второй — из-за формирования островков,
свободных от солнцезащитного вещества, которые не блокируют УФ-излучение.
Вторая проблема анализируется детально в работе [1839].

9.5. Оптическое просветление тканей пищеварительного тракта

9.5.1. Спектральные измерения. Оптическое просветление тканей желудка
можно осуществить при воздействии ОПА на его слизистую оболочку. Слизистая
оболочка состоит, в основном, из эпителия и соединительной ткани, лежащей непо-
средственно под эпителием. Структура слизистой оболочки аналогична структуре
кожи с ее клеточным эпидермальным и фиброзным дермальным слоями. Однако
отсутствие верхнего слоя мертвых клеток, такого как роговой слой кожи, делает
нормальную слизистую оболочку более проницаемой для химических агентов. Ис-
следования оптического просветления тканей желудка представлены в работах [1336,
1636, 1637, 1676, 1677, 1691]. Измерялись пропускание и диффузное отражение
в диапазоне длин волн от 800 до 2200 нм для замороженных/оттаявших и свежих
срезов слизистой оболочки желудка свиньи толщиной 1,2–1,6 мм, взятых в об-
ласти кардиального отверстия и привратника желудка. Иммерсионные растворы
(глицерин/ДМСО/вода) различной концентрации прикладывались к эпителиальной
поверхности образца, а затем снимались спектры с интервалом по времени 5, 10, 20
и 30 мин. Разница в поглощении, рассчитанная на основании измерений диффузного
отражения на двух длинах волн, 1936 и 1100 нм, использовалась для определения
содержания воды в ткани. Некоторые результаты этих исследований представлены
на рис. 9.32. Из рис. 9.32 а и 9.32 б можно видеть, что по всему диапазону длин волн
пропускание растет со временем, а диффузное отражение снижается в диапазоне
800–1370 нм. Наибольший рост пропускания наблюдается на длине волны 1278 нм,
а наибольший спад отражения — на 1066 нм.

Было обнаружено, что между оптическим просветлением и десорбцией воды
существует сильная корреляция [1636, 1637, 1676, 1690, 1691]. Через 30 мин по-
сле применения 80%-й глицерин вызывал 15% потери воды, а 50%-й глицерин
и 50%-й ДМСО — 9% и 7% соответственно. Изменение оптического просветления
аналогично изменению десорбции воды. Потеря воды была максимальной (∼ 19%)
и оптическое пропускание на длине волны 1278 нм также было максимальным
(∼ 30%) для смеси 50%-го глицерина и 30%-го ДМСО.

Ослабление рассеяния и снижение поглощения воды позволяют получить более
выраженные полосы поглощения других компонентов ткани. В частности, это де-
монстрируют спектры поглощения (1400–2200 нм), снятые при воздействии 50%-го
раствора ДМСО (рис. 9.32 в). Главной особенностью этих спектров является нали-
чие полос вблизи длин волн 1450 и 1936 нм, соответствующих первому обертону
валентного колебания ОН молекулы воды и комбинации валентного колебания ОН
и деформационного колебания НОН молекулы воды соответственно. Применение
ДМСО заметно меняет спектр поглощения ткани, в том числе через 5 мин после
начала воздействия ДМСО проявляются пики на длинах волн 1730 и 1675 нм, что
обусловлено подавлением рассеяния за счет иммерсии и уменьшением поглощения
за счет дегидратации. Эти пики могут соответствовать разрешенным колебаниям
СН-групп молекул липидов и белков.
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Рис. 9.32. Изменения оптических свойств слизистой оболочки привратника желудка свиньи
до и после применения иммерсионного раствора; измерения с помощью спектрофотометра
с интегрирующей сферой через промежутки времени 0, 5, 10, 20 и 30 мин (а — снизу вверх,
б и в — сверху вниз) соответственно: а — полное пропускание и б — диффузное отражение
в диапазоне 800–2200 нм после местного применения раствора 80%-го глицерина к эпители-
альной поверхности образца толщиной 1,6 ± 0,2 мм [1336, 1636]; в — спектры ослабления,
рассчитанные по данным измерений диффузного отражения в диапазоне 1400–2200 нм после

применения раствора 50%-го ДМСО, толщина образца 1,15± 0,12 мм [1637]

9.5.2. ОКТ-визуализация. Исследования in vitro оптического просветления
тканей пищеварительного тракта, таких как желудок, пищевод и слизистая оболочка
толстой кишки, проводились также с применением метода ОКТ-визуализации [1632,
1633, 1636, 1677, 1677, 1774]. На рис. 9.33 показаны два типичных ОКТ-изображе-
ния ткани дна желудка человека, одно для интактной ткани, другое для обработан-
ной 80%-м раствором пропиленгликоля. При воздействии агента изображение стано-

Рис. 9.33. ОКТ-изображения свежей ткани желудка человека (дно) в норме: без примене-
ния (а) и с местным применением (б) 80%-го раствора пропиленгликоля; E — эпителий,
LP — lamina propria (собственная тонкая пластинка слизистой оболочки), MM — muscularis

mucusae (мышечная ткань слизистой) [1632]
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вится более четким с превосходной дифференциацией эпителия, области перешейка,
lamina propria (собственная тонкая пластинка слизистой оболочки) и мышечной
ткани [1632, 1633].

На рис. 9.34 показаны ОКТ-изображения, полученные в М-режиме (ОКТ-сигнал
для повторяющихся А-сканирований в глубь ткани как функция времени) для
образца ткани желудка свиньи с применением глицерина как просветляющего аген-
та [1677]. Хорошо видно, что со временем глубина проникновения света в ткань рас-
тет — фактически изображение показывает распространение фронта просветления.
При этом сама ткань сжимается, что обусловлено ее дегидратацией, индуцированной
глицерином.

Рис. 9.34. Последовательность повторяющихся А-сканов ОКТ ткани желудка свиньи при мест-
ном применении раствора глицерина. Горизонтальная и вертикальная оси представляют время
(мин) и глубину изображения (мм) соответственно; регистрация ОКТ-сигнала начинается

примерно через 0,5 мин после начала применения агента [1677]

Следует отметить, что обсуждаемые эксперименты проводились на биологических
тканях in vitro. Очевидно, что кинетика процессов при оптическом просветлении
в случае in vivo может несколько отличаться; в частности, благодаря саморегуляции
клеток и влиянию кровообращения в живых тканях должна происходить меньшая
дегидратация ткани, обусловленная действием гиперосмотических просветляющих
агентов. Существенные отличия в характере просветления биотканей — его эффек-
тивности и постоянной времени просветления, имеют место для здоровой и пато-
логической ткани, что важно не только для оптимизации применения оптических
методов диагностики и терапии, но и для более надежной дифференциации патологий
[1769–1775].

9.6. Другие перспективные оптические методы

9.6.1. Поляризационные измерения. Кинетику поляризационной структуры
изображения ткани при иммерсии легко наблюдать с использованием простой опти-
ческой схемы с освещающим источником «белого» света и образцом ткани, помещен-
ным между двумя параллельными или скрещенными поляризаторами. Рисунок 9.35
иллюстрирует эволюцию поляризационных изображений в процессе оптического
просветления склеры [654, 1726]. В таких экспериментах слой ткани «работает»
как фазовая пластинка (или набор фазовых пластинок) [653, 1698, 1850–1852],
линейное двулучепреломление которой зависит от координат и времени. По мере того
как рассеяние ослабляется из-за согласования показателей преломления случайных
рассеивателей и базового вещества, двулучепреломление фибриллярной структуры
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склеры в большей степени влияет на пропускание оптической системы. Простран-
ственные неоднородности изображения могут возникать из-за пространственных
вариаций толщины и структуры образца, которые влияют непосредственно на ло-
кальный фазовый сдвиг между ортогональными компонентами оптического поля,
а также за счет неравномерности в пропитывании образца агентом (см. гл. 2) [622].

Рис. 9.35. Поляризационные изображения образца склеры (источник белого света, скрещенные
поляризаторы). Изображения слева направо соответствуют 4; 5; 6; 7; 8; 9; 9,5 и 10 мин
местного воздействия раствора тразографа-60. Поддерживающие образец проволочки хорошо

видны через просветленную ткань [654, 1726]

При уменьшении рассеяния степень линейной поляризации света, распростра-
няющегося в склере, повышается. Это ясно видно из экспериментальных графиков
на рис. 9.10 и 9.36 [1697]. Как только происходит иммерсия ткани, число актов рас-
сеяния снижается и остаточная степень поляризации проходящего линейно поляри-
зованного света увеличивается. В результате кинетика среднего пропускания ткани
и степени поляризации прошедшего света одинакова (см. рис. 9.10). Из рис. 9.10
и 9.36 следует, что оптическое просветление ткани ведет к росту длины депо-
ляризации [36, 135, 138, 595, 650, 738, 1851, 1853]. Из-за меньшего рассеяния
более длинных волн степень поляризации для них наибольшая. Поляризационная
визуализация — важный инструмент для обнаружения подповерхностных структур-
ных нарушений ткани, но она эффективна только для глубин, меньших чем длина
деполяризации [36, 594, 595]. Оптическое просветление может дать возможность
существенно увеличить глубину поляризационной визуализации.

Контраст изображения C(t) = B(t)/Bmax (где B(t) — текущая яркость образца,
а Bmax — ее максимальное значение), характеризующее пропускание линейно поля-
ризованного света через образец ткани, использовался для количественной оценки
процесса диффузии агента в ней. Для измерений используется простой цифровой
поляризационный микроскоп белого света [621]. Исследовались срезы различных
соединительных и сосудистых тканей толщиной 0,1–1,5 мм. Иммерсионный раствор
подогревался до 36–40 ◦C и наносился на поверхность образца ткани в виде капель.
Представленные на рис. 9.37 экспериментальные данные демонстрируют различие
скоростей оптического просветления для образцов вены и аорты, что связано с раз-
личиями во взаимодействии этих тканей с иммерсионным агентом. Более плотная
аорта менее проницаема для агента, чем вена, поэтому его действие на аорту
можно увидеть только спустя несколько часов. В то время как для вены достаточно
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Рис. 9.36. Зависящая от времени степень поляризации (I‖ − I⊥)/(I‖ + I⊥) коллимированного
пучка света, прошедшего образец ткани; измерения in vitro на различных длинах волн для

склеры глаза кролика при пропитывании раствором 40%-й глюкозы [1697]

Рис. 9.37. Экспериментальные временные зависимости для контраста изображения в линейно
поляризованном свете, пропущенном через образцы сосудистой ткани (аорты и вены — vena
cava inferior), измеренные с помощью цифрового поляризационного микроскопа белого света

при местном применении раствора тразографа-60 [621]

10 мин для полного просветления. Однако, в конце концов, обе ткани переходят из
начального состояния (высокая степень мутности — режим многократного рассеяния,
высокая степень деполяризации) при t = 0 в более прозрачное состояние (рассеяние
низкой кратности — низкая степень деполяризации), C(t) → 1.

Ослабление рассеяния при оптической иммерсии дает возможность регистриро-
вать поляризационную анизотропию тканей более просто и отделять влияние рассея-
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ния света на поляризационные свойства ткани от влияния собственного двулучепре-
ломления. С использованием иммерсии можно также изучать двулучепреломление
формы, однако при сильной иммерсии средний показатель преломления тканевой
структуры близок к показателю преломления базового вещества, и двулучепрелом-
ление формы может быть слишком малым для регистрации, поскольку и рассеяние,
и двулучепреломление основаны на рассогласовании показателей преломления: рас-
сеяние — на нерегулярных вариациях показателя преломления, а двулучепреломле-
ние — на регулярных (см. соотношения (2.2) и (2.3)).

При уменьшении рассеяния двулучепреломление ткани можно измерить более
точно, в частности, двулучепреломление формы и материала можно отделить друг
от друга. Например, для образца склеры, прозрачность которого вызвана действием
раствора глюкозы с высокой концентрацией (около 70%), измеренная оптическая
анизотропия [622] Δn = (ne − no) была равна ≈ 10−3. Это в 1,5–4,5 раз меньше,
чем для других двулучепреломляющих тканей, описанных в гл. 2, и объясняется,
в основном, сокращением вклада двулучепреломления формы при оптической им-
мерсии.

Дополнительные измерения коллимированного пропускания позволяют оценить
показатель преломления базового вещества прозрачной биоткани n2 с помощью
выражений, вытекающих из теории переноса излучения и теории Ми (см. фор-
мулы (9.1) и (9.16)). Для образца склеры глаза человека, пропитанного 70%-м
раствором глюкозы, величина n2 была оценена как 1,39. С использованием этой
величины, значения показателя преломления гидратированного коллагена n1 = 1,47
и Δn = 10−3 из формулы (2.2) была найдена объемная доля коллагена f1 ≈ 0,32, что
хорошо согласуется с оценкой, сделанной в разд. 3.6.

Данные рис. 9.10 иллюстрируют обратимость влияния иммерсии на поляриза-
цию. Для измерений использовался поляризационный спекл-микроскоп, работающий
в режиме пропускания [555, 1694]. Образец освещался линейно поляризованным
сфокусированным лазерным пучком, который сканировался вдоль отрезка длиной
1,5 мм по поверхности образца для усреднения спекл-модуляции в дальней зоне,
где располагались анализатор и фотоприемник. Регистрировались две ортогональные
линейно поляризованные компоненты прошедшего света. Видно, что первоначально
образец имеет низкое пропускание с одинаковыми интенсивностями компонентов
〈I‖〉 = 〈I⊥〉, что характерно для многократного рассеяния (полная деполяризация).
На 14-й минуте воздействия агента 〈I‖〉 существенно преобладает над 〈I⊥〉, по-
скольку биоткань становится менее рассеивающей. Последующее действие физио-
логического раствора, вымывающего иммерсионный агент, возвращает ткань в ее
первоначальное состояние, к 22-й минуте она снова становится сильно рассеиваю-
щей и разница между интенсивностями ортогонально поляризованных компонентов
исчезает. Повторное применение иммерсионного агента снова делает биоткань менее
рассеивающей и более поляризационно-чувствительной с максимумом, достигаемым
на 28-й минуте.

Данные рис. 9.38 демонстрируют обратимое просветление и даже потерю дву-
лучепреломления у сухожилия хвоста грызуна при применении глицерина (концен-
трация 13 M) [1578]. Темный фон на каждом изображении показывает ослабление
падающего света при скрещенных поляризаторах в поляризационном микроскопе,
с помощью которого проводились исследования. Характерные полосатые структуры,
наблюдаемые в образце сухожилия, отражают упорядоченное расположение волокон.
Распределение яркости по структуре соответствует распределению фазового сдвига
между ортогональными компонентами поля (см. соотношение (2.1)), а равномерная
яркость фона соответствует рассеянию света. Спад пропускания на краях образца
и появление ярких пятен в его центре в процессе действия глицерина отражают
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Рис. 9.38. Обратимая потеря мутности и двулучепреломления в сухожилии хвоста грызуна
вслед за применением глицерина (13 М), наблюдаемые с помощью микроскопии поляри-
зованного света в скрещенных поляризаторах: а — до применения глицерина (полосчатые
структуры, наблюдаемые в изображении сухожилия, отражают упорядоченную организацию
волокон); б — при применении глицерина (потеря пропускания на краях образца и яркие
пятна в середине указывают на наличие частичного согласования показателей преломле-
ния коллагеновых волокон и окружающего вещества; полное согласование по краю образца
приводит к полной потере рассеяния и двулучепреломления формы, а в середине образца
показатели преломления согласованы частично, в основном для мелких рассеивающих частиц,
поэтому подавляется рассеяние (потеря мутности), а двулучепреломление формы сохраняется)
в — образец ткани после регидратации в физиологическом растворе (рисунок был любезно

предоставлен Элвином Т. Йе и Бернардом Чои)

согласование показателя преломления коллагеновых волокон (не видны из-за их
малого диаметра). Полное согласование показателей преломления на краях насту-
пает раньше, чем в середине образца, и приводит полному исчезновению рассеяния
и двулучепреломления в этой области. В центральной области образца согласова-
ние показателей преломления наступает не полностью, уменьшается, в основном,
рассеяние (потеря мутности), поэтому яркие и темные области, соответствующие
некоторому фазовому сдвигу, хорошо видны. Сжатие ткани под действием глицерина
из-за дегидратации, как и высказанная в качестве гипотезы авторами работы [1578]
обратимая диссоциация коллагеновых волокон, могут влиять на формирование струк-
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туры изображения. Регидратация образца ткани в физиологическом растворе делает
полностью видимой полосатую структуру в скрещенных поляризаторах, что связано
с восстановлением двулучепреломления и мутности ткани примерно до начального
состояния.

Практически все здоровые соединительные и сосудистые ткани обладают оп-
тической анизотропией, типичной для одноосных или двуосных кристаллов [621,
622, 653, 1698]. Патологические ткани, как правило, имеют изотропные оптические
свойства [29, 594, 595].

Поведение обратно отраженного циркулярно-поляризованного света от рассеиваю-
щей среды в условиях ее оптического просветления экспериментально (на фантомах)
исследовано в работе [738]. Для удобной интерпретации результатов эксперимента
авторы предлагают использовать формализм сферы Пуанкаре. Была продемонстриро-
вана высокая чувствительность параметров отраженного циркулярно-поляризованно-
го света к изменению рассеивающих свойств среды.

9.6.2. Конфокальная микроскопия. Увеличение прозрачности верхних слоев
ткани позволяет улучшить глубину проникновения, контраст и пространственное
разрешение изображений также и в отражательной конфокальной микроскопии [351,
1521, 1525, 1679]. Путем моделирования аппаратной функции конфокального мик-
роскопа методом Монте-Карло было показано, что при просветлении тканей кожи
оказывается возможным исследовать более глубокие слои, чем обычно, вплоть до
ретикулярной дермы (reticular dermis) (рис. 8.20) [1521]. Результаты моделирования
показывают, что через 20 мин после внутрикожной инъекции глицерина или глюко-
зы, когда соответствующий просветляющий агент распределится за счет диффузии
в объеме ткани, можно зарегистрировать сигнал от слоев кожи, расположенных в два
раза глубже, чем без инъекции.

Значительное улучшение параметров сигнала конфокального микроскопа при воз-
действии глицерина хорошо видно из аксиальных профилей регистрируемого сигнала
(аппаратной функции), теоретически рассчитанных для трех различных фокусировок
в глубину кожи (рис. 9.39) [351].

9.6.3. Регистрация флуоресценции. Флуоресценция является одним из про-
стых и эффективных средств диагностики и мониторинга биологических тканей
и клеток. Однако в ряде случаев рассеяние может сильно корректировать спектры
флуоресценции от глубоколежащих хромофоров или вообще полностью не пропус-
кать слабое свечение из ткани или возбуждающее излучение в глубь ткани. Поэтому
метод оптического просветления оказывается полезным и в случае флуоресцентной
диагностики [1418, 1640–1642, 1785–1789]. Так, в экспериментах in vitro и in vivo
при местном применении гиперосмотических ОПА, таких как безводный глицерин
(13 М, n = 1,47) и чистый ДМСО (14 М, n = 1,47), а также глюкоза высокой
концентрации (7 М, n = 1,46), было продемонстрировано существенное улучшение
параметров сигнала флуоресценции, проходящего через кожу [1418]. Измерение
флуоресценции производилось для кожи спины хомяка с нанесением ОПА на суб-
дермальную сторону кожи. Источником флуоресценции служила родаминовая флу-
оресцентная пленка, расположенная на той же субдермальной стороне кожи. Флу-
оресценция возбуждалась импульсом лазера на красителе с длиной волны 542 нм,
подаваемым через эпидермальную сторону кожи с помощью волоконно-оптического
жгута, и регистрировалась на длинах волн, больше 565 нм, посредством приемного
жгута со стороны той же эпидермальной поверхности.

В исследованиях in vivo использовалось специальное окно, вживленное под
частично отделенный лоскут кожи на участке, свободном от крупных кровеносных
сосудов. Примерно одинаковое увеличение проходящего излучения флуоресценции
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Рис. 9.39. Аксиальный профиль распределения сигнала конфокального микроскопа перед
применением (а) и через 20 мин после применения (б) глицерина (интрадермальная инъекция),
рассчитанный методом Монте-Карло для фокусировки конфокального микроскопа на 300 мкм
(1), 600 мкм (2) и 900 мкм (3) в глубь кожи. Параметры конфокального микроскопа: диаметр
линзы 5 мм, фокусное расстояние 10 мм, диаметр точечного отверстия 10 мкм, высота линзы

над поверхностью объекта 9,7 мм (см. рис. 8.19) [351]
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достигалось in vitro и in vivo (рис. 9.40). В среднем рост интенсивности флуоресцен-
ции наблюдался до 100% через 20 мин после применения глюкозы и глицерина и до
250% — после применения ДМСО. Существенно больший рост в случае ДМСО, по-
видимому, связан с его вдвое большей осмолярностью, по сравнению с глицерином
и глюкозой в используемых концентрациях.

Рис. 9.40. Поведение сигнала флуоресценции (прирост сигнала в процентах) при исследовании
in vivo кожи спины хомяка с нанесением ОПА на субдермальную сторону кожи. Источником
флуоресценции служила родаминовая флуоресцентная пленка, расположенная на той же
субдермальной стороне кожи. ОПА: 100%-й глицерин, 100%-й ДМСО и 7 М-я глюкоза [1418]

В экспериментах in vitro с образцом свежей свиной кожи при местном приме-
нении 50%-го глицерина в течение 30 мин было продемонстрировано значительное
повышение чувствительности (∼ 5 раз) и пространственного разрешения (∼ 3 ра-
за) при детектировании слабоизлучающих флуоресцентных зондов (широкополосная
сине-фиолетовая хемилюминесценция с центральной длиной волны 425 нм) через
слой ткани толщиной 3 мм [1642]. Большая эффективность переноса излучения
люминесценции через кожу при ее иммерсии в этом случае связана с более высоким
начальным рассеянием и поглощением кожи на меньших длинах волн. Согласование
показателей преломления эффективно подавляет рассеяние, что снижает и поглоще-
ние, поскольку в среде мигрирует меньшее количество фотонов.

Было также показано теоретически, что путем согласования показателей прелом-
ления в области соприкосновения кожи и волоконно-оптического флуоресцентного
датчика можно улучшить контраст и пространственное разрешение флуоресцентного
сигнала от кожи в пределах небольшого измерительного объема [1641].

Описанные выше эксперименты убедительно показывают, что за счет увеличения
пропускания слоя кожи при оптической иммерсии, интенсивность света от источника
флуоресценции, помещенного за слоем кожи, может существенно возрастать. Чаще,
однако, флуорофоры распределены в толще слоя ткани, или многослойная ткань
содержит несколько различных флуорофоров. В этом случае поведение сигнала флу-
оресценции при оптической иммерсии не столь очевидно, поскольку интенсивность
испускания флуоресценции зависит от сечения поглощения возбуждающего света
флуоресцирующими центрами. Это сечение снижается с ослаблением многократного
рассеяния. Поэтому при оптическом просветлении ткани иногда вместо усиления
сигнала флуоресценции можно наблюдать и его ослабление [1640, 1788]. Очевидно,
что это зависит от глубины залегания флуорофора и того, какой именно слой ткани
оптически просветляется.
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Рисунок 9.41 показывает, что флуоресценция действительно может ослабляться
при уменьшении рассеяния в ткани [1640]. Эти данные были получены in vivo
для кожи человека при внутридермальной инъекции иммерсионной жидкости —
тразографа-76. Такое поведение сигнала автофлуоресценции означает, что основной
флуорофор (коллаген) находится в дерме, куда был введен иммерсионный агент.
Однако со временем, благодаря более глубокому проникновению возбуждающего
света и меньшему ослаблению индуцируемой флуоресценции верхними слоями кожи,
интенсивность флуоресценции возрастает. Оптическое просветление можно исполь-
зовать как метод для дифференцировки и нахождения распределения эндогенных
и экзогенных флуорофоров в биотканях.

Рис. 9.41. Кинетика in vivo интенсивности автофлуоресценции кожи человека (λexc = 337 нм)
после интрадермальной инъекции 0,1 мл раствора тразографа-76. Значения интенсивности
при различных длинах волн излучения нормированы на соответствующие начальные значе-

ния [1640]

Повышение чувствительности и пространственной разрешающей способности
биолюминесцентных и флуоресцентных методов визуализации с помощью оптиче-
ского просветления обсуждается в работах [1785, 1788]. Возможность практическо-
го применения метода для детектирования сальмонеллы (salmonella typhimurium)
непосредственно через кожу свиньи при накожной аппликации глицерина проде-
монстрирована авторами работы [1786]. Эффективная флуоресцентная визуализация
биоткани при иммерсионном просветлении кожи, необходимая для надежного сопро-
вождения хирургического вмешательства, представлена в работе [1787].

Новые возможности для получения трехмерных изображений структурных эле-
ментов различных биотканей с помощью флуоресцентной конфокальной микроскопии
при просветлении исследуемых образцов представлены в работах [1794–1796, 1798,
1854].

9.6.4. Двухфотонная сканирующая флуоресцентная микроскопия. Одно из
новых направлений в спектроскопии биотканей связано с многофотонной сканиру-
ющей флуоресцентной микроскопией (см. разд. 5.2) [114, 122, 131, 137, 1123–1162,
1099–1102, 1797]. Было, однако, показано, что рассеяние существенно уменьшает
глубину зондирования в многофотонной флуоресценции до значений, меньших чем
в эквивалентном случае однофотонной флуоресценции, оставляя при этом разре-
шение практически неизменным [1132, 1138]. Это происходит главным образом
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из-за дефокусировки возбуждающего пучка в рассеивающей среде. Хотя некоторое
увеличение глубины зондирования можно получить за счет оптимизации формы
и частоты повторений импульсов [1139], подавление рассеяния представляется более
эффективным средством для повышения глубины зондирования и контраста изобра-
жения [1609, 1610]. Двухфотонная флуоресцентная микроскопия позволяет получать
изображения кожи человека in vivo с высоким пространственным разрешением [1140,
1141]. Очевидно, что данный метод применим ко многим другим тканям, однако его
глубина зондирования ограничена; например, для кожи это обычно 20–30 мкм.

Впервые улучшение двухфотонного сигнала по глубине с использованием опти-
ческой иммерсионной техники с такими гиперосмотическими агентами, как глице-
рин, пропиленгликоль и глюкоза, было продемонстрировано авторами работы [1610]
в экспериментах ex vivo с кожей человека. Изображения толстых (150 мкм) сре-
зов дермы, иссеченных в ходе пластической операции, были получены в течение
того же дня. Изображения объединялись в стеки, каждый из которых включал
четыре изображения площадью в 100 мкм2 с глубины в 20, 40, 60 и 80 мкм от
поверхности образца. Перед измерениями образец погружался в 0,1 мл фосфатного
буферного раствора (ФБР) для предотвращения обезвоживания и сжатия. Затем
образец погружался в 0,5 мл ОПА и один стек изображений регистрировался каж-
дые 30 с в течение 6–7 мин. После чего образец снова помещали в 0,1 мл ФБР
для наблюдения обратимости процесса просветления. Глицерин и пропиленгликоль
использовались в обезвоженной форме, а глюкоза — в виде концентрированного
водного раствора (5 М). Верхний предел сжатия ткани был оценен в 2% в процессе
6–7 мин применения ОПА.

Средний контраст каждого изображения (C) и относительный контраст (RC)
определялись как [1610]

C =
Nlines∑
i,j=1

|Iij − 〈Iij〉|, RC(%) = 100
C[ОПА] − C[ФБР]

C[ФБР]
,

где 〈Iij〉 — средняя интенсивность ближайших восьми пикселей, Nlines = N − 2
с N = 500; C[ОПА] и C[ФБР] вычисляются соответственно для иммерсии образца
в ОПА и в ФБР. Контраст C, как следует из настоящего определения, линейно
зависит от интенсивности флуоресценции и изменяется в соответствии со структу-
рой изображения. Поэтому его назначение состоит, главным образом, в сравнении
изображений одного и того же образца на одной глубине с сохранением того же поля
зрения. Для сравнения разных изображений потребовалась бы нормировка полной
интенсивности. Относительный контраст RC также служит для сравнения.

На рис. 9.42а (цветная вклейка) показаны два типичных стека изображений: пер-
вый получен для образца, погруженного в ФБР, а второй получен через 7 мин после
применения глицерина. На изображениях видна соединительная ткань дермы челове-
ка, которая преимущественно образована коллагеновыми и эластиновыми волокнами.
Ясно видно улучшение контраста, а также увеличение глубины зондирования (с 40
до 80 мкм) и полной интенсивности (т. е. интенсивности, просуммированной по всем
пикселям, рис. 9.42 б). Графики соответствующих уровней абсолютного и относи-
тельного контраста представлены на рис. 9.42 а и г. RC имеет значение 215% при
глубине 40 мкм и резко возрастает с увеличением глубины.

Влияние на более глубокие слои сильнее из-за кумулятивного эффекта ослаб-
ления рассеяния в поверхностных слоях образца ткани, который вызывает меньшее
ослабление падающего и регистрируемого флуоресцентного света. Контраст также
зависит от интенсивности флуоресценции, которая пропорциональна квадрату ин-
тенсивности возбуждения и в основном определяется возможностями фокусировки
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возбуждающего пучка. Лучшая фокусировка (меньшее размытие фокусируемого пуч-
ка) достигается в менее рассеивающих средах.

Экспериментально было показано, что применение каждого ОПА (глицерина,
пропиленгликоля и глюкозы) приводило к усилению контраста с различной степе-
нью эффективности и насыщения. Кинетика и конечный уровень контраста зависят
от вида ОПА и глубины зондирования ткани. Насыщение контраста наступает
быстрее всего в поверхностных слоях образца. Это согласуется с диффузионной
моделью проникновения агента с поверхности в глубь ткани (см. формулы (9.2),
(9.6) и (9.7)), т. е. если контраст пропорционален концентрации агента, то время
насыщения на данной глубине пропорционально глубине. Как следует из данных
работы [1610] 1), глицерин наиболее эффективен в отношении уровня насыщения
(RC = 49,7% на глубине 20 мкм, ∼ 304% на глубине 40 мкм, ∼ 1900% на глубине
60 мкм и ∼ 9260% на глубине 80 мкм), но действует наиболее медленно. Пропилен-
гликоль дает RC ∼ 64% на глубине 20 мкм, ∼ 1090% на глубине 40 мкм, ∼ 5640%
на глубине 60 мкм и ∼ 447% на глубине 80 мкм. Глюкоза (5M) дает наихудший
результат с RC = 10,9% на глубине 20 мкм, ∼ 134% на глубине 40 мкм, ∼ 471% на
глубине 60 мкм и ∼ 406% на глубине 80 мкм, но диффундирует в три раза быстрее,
чем глицерин, и в пять раз быстрее, чем пропиленгликоль. Разбавленные агенты
обеспечивали сходные тенденции в улучшении контраста и увеличении глубины
зондирования, причем эффективность в отношении обеих характеристик росла с уве-
личением концентрации ОПА.

В действии трех различных ОПА была обнаружена дополнительная специфика:
для пропиленгликоля и глюкозы было обнаружено лишь замедление роста контраста
вслед за добавлением ФБР, а не снижение его, как это имело место для глицерина.
Такое поведение можно связать с меньшим включением механизма дегидратации
в оптическое просветление для пропиленгликоля и глюкозы и большим количеством
этих агентов, проникающих в ткань в результате диффузии, по сравнению с глице-
рином.

Эти данные, как и данные линейной спектроскопии, показывают, что согласова-
ние показателей преломления является главным механизмом уменьшения рассеяния
в ткани и улучшения двухфотонного сигнала. В отличие от однофотонной флуорес-
центной спектроскопии (см. рис. 9.41), для которой интенсивность флуоресценции
может падать при подавлении многократного рассеяния, сигнал двухфотонной флуо-
ресценции всегда увеличивается благодаря меньшему размыванию сфокусированного
пучка и меньшему ослаблению сигнала вышележащими оптически просветленными
слоями ткани.

Из-за сильного рассеяния исследуемых биотканей глубина зондирования со-
временных нелинейных микроскопов не превышает 300 мкм, однако применение
технологии оптического просветления за счет замены воды в биотканях другими
жидкостями с показателем преломления, близким к показателю преломления бел-
ков, позволяет существенно снизить рассеяние и получить глубину зондирования,
превышающую 2 мм [1609].

9.6.5. Генерация второй гармоники. Оптическое просветление представляется
перспективным для улучшения регистрируемых сигналов в многофотонной микро-
скопии, нелинейной спектроскопии и визуализации тканей, в том числе при гене-
рации второй гармоники [1578, 1579, 1611, 1792, 1793, 1797]. С другой стороны,
нелинейные методы могут быть полезны для понимания молекулярных механизмов
оптического просветления тканей при иммерсии и дегидратации.

1) Числовые данные для значений RC были предоставлены Сэмпсоном.
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В коже генерация второй гармоники (ГВГ) (см. разд. 8.7) обеспечивается, в ос-
новном, дермой, благодаря ее основному компоненту — коллагену, обладающему
значительной нелинейной восприимчивостью. Очевидно, что благодаря оптическому
просветлению ослабление рассеяния в эпидермисе для падающего длинноволнового
света (800 нм) и особенно для коротковолнового света второй гармоники (400 нм)
может привести к улучшению ГВГ-изображений коллагеновых структур дермы.

При воздействии 100%-го глицерина на образцы дермы кожи и сухожилия хво-
ста грызунов, а также на слой искусственной ткани (имплантат) была достигнута
высокая эффективность оптического просветления ткани в диапазоне длин волн от
400 до 700 нм, однако сигнал ГВГ значительно деградировал в ходе применения
глицерина и возвращался к исходному состоянию после регидратации ткани в фи-
зиологическом растворе [1578]. Потерю сигнала ГВГ авторы работы [1578] связали
с обратимой диссоциацией коллагеновых волокон и соответствующей потерей органи-
зации волокон под действием глицерина. Такое объяснение несколько противоречиво,
поскольку меньшая степень организации коллагеновых волокон должна приводить
к меньшему оптическому пропусканию [654]. Поскольку при применении глицерина
оптическое просветление во многом определяется дегидратацией ткани, объяснение,
следующее из данных работы [1579], представляется более адекватным. С исполь-
зованием ГВГ-поляриметрии отражательного типа в работе [1579] было показано,
что поляризационная диаграмма сигнала ГВГ (зависимость интенсивности сигнала
ГВГ от угла поляризации) для дермы кожи цыпленка почти не менялась (рис. 9.43),
а интенсивность сигнала ГВГ уменьшалась примерно до четверти при дегидратации
ткани. Авторы выдвинули гипотезу, что снижение интенсивности сигнала ГВГ есть
результат изменения линейных оптических свойств, т. е. эффективности рассеяния,
а не эффективности генерации второй гармоники в тканях. Как следует из рис. 9.43,
при фиксации ткани формалином ее ГВГ-поляризационные диаграммы остаются
почти неизменными, однако интенсивность ГВГ-сигнала увеличивается. Поскольку
фиксация ткани формалином индуцирует процесс образования поперечных сшивок
коллагена, этот результат может означать, что образование поперечных сшивок не
влияет на ориентацию коллагеновых волокон, но вносит вклад в интенсивность
сигнала ГВГ [1579]. Эти два примера хорошо иллюстрируют зависимость сигнала
ГВГ от рассеяния в образце, которое уменьшается при дегидратации ткани и уве-
личивается при ее фиксации. Таким образом, для исследования структуры ткани
(ориентации коллагена) с помощью ГВГ можно применять один из методов, обеспе-
чивающих снижение влияния рассеяния света, такой как ГВГ-поляриметрия [1579]
или техника оптической иммерсии [1792], или их комбинация [1793]. Например, при
получении ГВГ-изображений мышечной ткани после аппликации 50%-го водного
раствора глицерина глубина зондирования ткани по уровню 1/e увеличивается в три
раза: с 70 до 210 мкм [1792].

9.6.6. Колебательная, КР- и КАСКР-спектроскопия. Инфракрасная колеба-
тельная спектроскопия в основном используется для мониторинга диффузии просвет-
ляющих агентов в биотканях, поскольку многие ОПА имеют в средней ИК-области
характерные пики поглощения отличные от пиков воды и могут быть идентифи-
цированы на фоне спектра воды, что затруднительно сделать в ближней ИК-обла-
сти [1231, 1735]. Дегидратация биоткани при ее иммерсионном просветлении может
помочь при идентификации биологически важных молекул в биоткани по их харак-
терным ИК-спектрам на сниженном фоне ИК-спектра воды. Ткань, действительно,
становится несколько более прозрачной и в этой области спектра, но, в основном,
не за счет уменьшения рассеяния, а за счет уменьшеничя поглощения, связанного
с потерей воды.



9.6. Другие перспективные оптические методы 501

Рис. 9.43. Диаграммы направленности для сигнала генерации второй гармоники (ГВГ), полу-
ченные для образцов дермы кожи цыпленка [1579]: а и б — распределения сигнала ГВГ до
фиксации и через 5 ч после фиксации образца формалином; в и г — до и через 13 ч после

высушивания образца на воздухе

Так, в работе [1231] для измерения инфракрасных спектров поглощения в диапа-
зоне 2–15 мкм компонентов биотканей и их фантомов (воды, полиакриламида, Ин-
тралипида, коллагеновых гелей), а также гиперосмотических просветляющих аген-
тов (глицерина, 1,3-бутиленгликоля, триметилолпропана, Topicare) использовалась
ИК-фурье-спектроскопия нарушенного полного внутреннего отражения. Кинетика
проницаемости ДМСО и глицерина в кожу свиньи в эксперименте in vitro изучалась
авторами работы [1735] с помощью визуализации пространственно-временного рас-
пределения ОПА в биоткани методом ИК-фурье-спектроскопии [1735].

Конфокальная спектроскопия комбинационного рассеяния (КР) также использу-
ется для мониторинга in vivo проницаемости просветляющих агентов и усилителей
проницаемости в роговой слой кожи, в частности ДМСО [1727]. Существенного
усиления обычно не детектируемых КР-сигналов от внутренних биотканей можно
добиться путем оптического просветления поверхностных слоев ткани, закрывающих
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объект исследования [1790, 1791]. Так была реализована in vivo чрезкожная спектро-
скопия берцовой кости крысы при просветлении кожи глицерином [1790]. Процесс
оптического просветления кожи свиньи изучался in vitro с помощью КР-микроспек-
троскопии [1791].

Нелинейная КР-спектроскопия также находит свое применение при изучении
механизмов оптического просветления; например, в работе [1601] сигнал КАСКР
служил в качестве опорного при изучении воздействия ДМСО на структуру колла-
гена и соответственно потерю сигнала второй гармоники и уменьшения рассеяния
света кожи человека.

9.6.7. Терагерцовая спектроскопия. Терагерцовый (ТГ) частотный диапазон,
занимающий промежуточное положение между ИК и микроволновым диапазоном
частот (частота ν = 1 ТГц соответствует длине волны в свободном пространстве
λ = 300 мкм) является перспективным для применений в биологии и медицине,
поскольку многие колебательные переходы биомолекул находятся именно в этом
диапазоне, рассеяние излучения не так сильно, как в видимой и ближней инфракрас-
ной областях, показатели преломления компонентов биоткани сильно различаются
между собой, а возбуждение сверхкороткими импульсами позволяет исследовать
широкий диапазон частот за одно измерение и обеспечивать высокое разрешение по
времени [6, 1855–1859]. ТГ-спектроскопия позволяет в одном измерении определять
комплексный показатель преломления исследуемой среды, что важно для создания
функционального ТГ-томографа с высокой чувствительностью к изменению кон-
центрации метаболитов и точным маркированием границ патологического процесса.
Поэтому развитие спектроскопических методов исследования биологических тканей
в ТГ-диапазоне частот, обеспечивающих детектирование и визуализацию метабо-
лических и патологических процессов, вызывает последние годы высокий интерес,
особенно как дополнительный канал получения информации в мультимодальных
системах в сочетании с оптическими методами [1858, 1859].

В таких приложениях применение иммерсионного просветления биоткани решает
многие проблемы применения оптических методов за счет обратимого снижения
рассеяния света, а сопутствующая дегидратация биоткани способствуют большей
проницаемости ТГ-излучения за счет также обратимого снижения поглощения воды,
содержащейся в биоткани. Прямые измерения in vitro влияния дегидратации мы-
шечной ткани свиньи при иммерсии образца в глицерине в течении 30 мин показали
существенное снижение поглощения терагерцового излучения в области 0,1–1,5 ТГц,
измеренное методом нарушенного полного внутреннего отражения (см. рис. 9.44)

Рис. 9.44. Отражательная способность терагерцового излучения от образца мышечной ткани
в условиях иммерсии в растворе глицерина (дегидратация) [1855]
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[1855]. При этом потеря массы образца составила 10% от его исходной массы, а ин-
тегрированное по видимому спектру пропускание возросло на 5%. Этот эксперимент
также демонстрирует высокую чувствительность ТГ-диапазона к концентрации воды
в биотканях, что, по-видимому, может служить одним из критериев распознавания
патологии [1859]. Влияние дегидратации при вымораживании (лиофилизации) образ-
цов ткани ряда органов крысы (почки, диафрагма, печень, прямая кишка, желудок)
на ТГ-спектры в диапазоне 0,4–2,2 ТГц исследовалось в работе [1857]

9.7. Визуализация клеток и клеточных потоков

9.7.1. Визуализация кровотока. В исследованиях in vivo кожи хомяка [766,
1644] или крысы [1645] просветление позволяет наблюдать невооруженным глазом
кровеносные микрососуды и их разветвленную сеть. Окно виртуальной прозрачности
в коже может создаваться посредством нанесения капель глицерина на субдермаль-
ную сторону кожи при наблюдении со стороны дермы через специальное окно, вжив-
ленное под частично отделенный лоскут кожи [1644]. Внутридермальная инъекция
глицерина [766, 1645] или 40%-й глюкозы [1645] также оказывается эффективной
даже при наблюдении через эпидермальную поверхность кожи (см. рис. 9.25). В ис-
следовании in vitro жировой ткани человека местное применение раствора пропилен-
гликоля (ПГ) (50–80% в воде) позволило увидеть кровеносные микрососуды, которые
не были видны в ткани до ее просветления [1673].

Кроме улучшенной визуализации сети кровеносных сосудов иммерсионные агенты
могут оказывать влияние на функционирование кровеносных микрососудов [766,
1439, 1644, 1645, 1486, 1487]. С одной стороны — это является побочным дей-
ствием и его нужно избегать или учитывать при выборе иммерсионного агента,
а с другой стороны — это открывает возможность управления функционированием
ткани. В частности, было исследовано поведение микрососудов брыжейки крысы
под местным действием глицерина и глюкозы [1645]. Местное применение 75%-го
глицерина в течение начального периода 1–3 с приводило к замедлению кровотока
во всех микрососудах (артериолах, венулах и капиллярах). Через 20–25 с наступал
стаз, сосуды расширялись в среднем на 30%, происходил внутрисосудистый гемолиз,
через 1 мин после начала применения агента диаметры сосудов увеличивались еще
больше, до 40%. К шестой минуте стаз поддерживался во всех сосудах, но диаметры
сосудов слегка уменьшались. Такие изменения микроциркуляторного русла были
строго локализованы в пределах области нанесения глицерина. Местное применение
глюкозы также снижало скорость кровотока в микрососудах. Например, под дей-
ствием 40%-й глюкозы в венуле диаметром 11 мкм с начальной скоростью кровотока
1075 мкм/с скорость понижалась до 510 мкм/с через 3 с после применения глюкозы
и до 202 мкм/с через 5 с. При действии глицерина также происходило расшире-
ние сосудов и стаз кровотока во всех сосудах (артериолах, венулах, капиллярах
и шунтах) поддерживался в течение 20–30 с, но не обнаруживался внутрисосудистый
гемолиз, и в просвете микрососудов можно было видеть лишь агрегаты эритроцитов.
Степень расширения сосудов при применении глюкозы была выше, чем для глицери-
на, средний диаметр возрастал на 30% к 30-й секунде после применения глюкозы,
а к 4-й минуте он увеличивался в среднем в 2,5 раза. Между 3-й и 5-й минутами
в некоторых микрососудах снова появлялся кровоток, при этом его скорость была
заметно ниже, чем в контрольных измерениях. Изменения кровотока также были
локальными, но происходили на большей площади, чем при аппликации глицерина,
примерно 1× 1 см2; в других частях брыжейки не было никаких изменений в функ-
ционировании кровеносных микрососудов. Естественно, что уменьшение концен-
трации глюкозы и соответствующая потеря гиперосмотической способности агента
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приводили к более мягкому действию глюкозы на циркуляцию крови, в частности,
для 20%-й глюкозы не наблюдалось стаза и после 3–4 мин ее применения кровоток
во всех сосудах не отличался заметно от первоначального.

Сосудистая сеть под твердой мозговой оболочкой (ТМО) также становилась
видимой после обработки глицерином в эксперименте in vivo на кролике [1439,
1486, 1487]. Отражательная способность уменьшалась как функция времени воздей-
ствия глицерина, что подтверждало визуальные наблюдения. Оболочка возвращалась
в почти естественное состояние через 1 мин после прекращения действия агента.
Изображения, характеризующие изменения распределения скорости церебрального
кровотока под действием глицерина, показаны на рис. 9.45. Глицерин наносился
вокруг области иссечения ТМО, в результате диффузии через ТМО в ткани мозга
глицерин влиял на скорость церебрального кровотока. Данные рис. 9.46 иллюстриру-
ют пространственно-временные характеристики изменений церебрального кровотока.
Под действием глицерина скорость кровотока в сосудах сначала уменьшалась, в то
время как кровеносные сосуды, лежащие под ТМО, становились все лучше види-
мыми. После прекращения действия агента скорость кровотока возрастала почти до
исходного состояния, а ТМО восстанавливала свои рассеивающие свойства.

Рисунок 9.46 для четырех различных сосудов (рис. 9.45) показывает временной
ход изменений, выражаемых отношением измеренной скорости кровотока в условиях
действия глицерина к скорости в контрольном состоянии. Сосуд 2 — артериола;
сосуды 1, 3 и 4 — венулы. Скорость кровотока в сосуде 2 (артериоле) начинала
убывать после 20 с применения глицерина, тогда как в других сосудах (венулах) он
убывал сразу после применения глицерина. Скорость кровотока в сосуде 1 убывала
медленнее, чем в других сосудах. После применения глицерина скорость кровотока
во всех сосудах уменьшалась до 70%–80% от базового значения.

Примеры модификации сосудистой сети субдермальной стороны кожи хомяка
in vivo при наблюдении через специальное окно, вживленное под частично отде-
ленный лоскут кожи, показаны на рис. 9.47 а (цветная вклейка). До аппликации
глицерина наиболее крупная артериола A имеет диаметр (просвет) 97 ± 18 мкм,
а наиболее крупная венула V — 188 ± 21 мкм. Диаметры ветвей a и v составляют
92 ± 18 мкм и 181 ± 21 мкм, соответственно. На рис. 9.47 б показаны кровеносные
сосуды спустя 10 мин после наложения 100%-го глицерина. На изображении теперь
можно различить самые тонкие ветви артериол и венул. Очевидно, это происходит
из-за просветления ткани (дермы), лежащей вокруг сосудов, а также может объ-
ясняться их расширением под действием агента. Ветвь венулы v расширяется до
259± 19 мкм. Однако наиболее крупные сосуды и ветвь артериолы a не испытывают
заметного расширения. Через двадцать минут главная ветвь венулы выглядит очень
темной и испытывает окклюзию (рис. 9.47 в). Диаметры сосудов A и V составляют
соответственно 97± 18 мкм и 189± 20 мкм, а диаметры ветвей a и v — 141± 17 мкм
и 259± 21 мкм.

Оптическое просветление пронизанной сосудами биоткани может иметь некото-
рые важные биомедицинские приложения, связанные с исследованием структуры
и функционирования кровеносной системы, включая соотношение диаметров атре-
риол и венул, плотность капилляров, углы бифуркации сосудов и т. п. Эти параметры
могут быть важны в изучении физиологии и патологических изменений в организме,
а также для диагностики и лечения ряда сосудистых заболеваний, диабета и раковых
опухолей. Кроме того, действие оптического просветления в сочетании с временным
и местным прекращением кровотока в микрососудах в области обработки может
существенно помочь при лазерной или ламповой фототермической сосудистой те-
рапии [1644] за счет более глубокого проникновения света в ткань и снижения
эффекта естественного охлаждения в зоне коагуляции за счет микроциркуляции
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Рис. 9.45. Изображения in vivo мозгового кровотока кролика после эпидурального введения
глицерина вокруг области иссечения твердой мозговой оболочки (ТМО): а — изображение
исследуемой области в белом свете, видна иссеченная область, через которую хорошо видны
сосуды на поверхности головного мозга; б–з — карты скорости кровотока (сигнала, про-
порционального скорости кровотока) при действии глицерина; изображения соответствуют
моментам времени, показанным на рис. 9.46; б — изображение скорости кровотока перед
применением глицерина (контроль), видны четыре сосуда; в — действие глицерина в течение
10 с, видимых изменений скорости кровотока не наблюдается; г — 20 с, скорость кровотока
начинает убывать; д — 30 с, кровеносные сосуды за ТМО видны яснее; е — 40 с, скорость
кровотока уменьшилась, а прозрачность ТМО возросла; ж — 50 с, сквозь ТМО стало видно
больше сосудов, а скорость кровотока уменьшилась значительно; з — 70 с, скорость кровотока

увеличилась, а ТМО снова стала мутной. Длина масштабного отрезка 1 мм [1439]
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Рис. 9.46. Временной ход изменения относительной скорости кровотока в сосудах 1, 2, 3 и 4,
показанных на рис. 9.45 б, до и после применения глицерина. В сосуде 2 (артериоле) скорость
кровотока начала убывать после 20 с, в то время как в других сосудах (венулах) скорость
кровотока убывала сразу после начала применения глицерина. Уменьшение скорости кровотока
в этих сосудах составило от 20% до 30%; б–з обозначают моменты времени, соответствующие

изображениям на рис. 9.45 б–з [1439]

крови, интенсивность которой уменьшается под действием многих ОПА. Все эти
причины приводят к значительному интересу исследователей к проблеме взаимодей-
ствия ОПА с кровеносным микроциркуляторным руслом и лимфатической сосудистой
системой [972, 973, 1439, 1643–1645, 1777–1781, 1784, 1860–1863].

Следует отметить исключительно важные достижения в оптическом просветлении
костей черепа [1342, 1343, 1784, 1860], что открыло возможность для визуального
наблюдения in vivo церебрального кровотока [1784] и количественной его оценки
с использованием полнопольной спекл-визуализации [1784, 1860].

9.7.2. Оптическое просветление крови. Рассогласование показателей прелом-
ления между цитоплазмой эритроцитов и плазмой крови вызывает сильное рассе-
яние света кровью, что, в частности, не позволяет получать высококачественные
изображения внутрисосудистых структур через слой цельной крови. Показатель
преломления цитоплазмы эритроцита в основном определяется содержанием гемогло-
бина в клетке [48]. Определенную роль в рассогласовании показателей преломления
эритроцита и плазмы крови может играть оксигенация гемоглобина [1362] и его
гликирование (см. разд. 7.9) [767, 1057]. Рассеивающие свойства крови также зависят
от объема и формы эритроцитов, которые определяются осмолярностью плазмы
крови [48, 1699] и способностью к агрегации и дизагрегации [1331, 1647, 1700, 1701,
1864–1866].

Пригодность метода согласования показателей преломления в качестве способа
преодоления ограниченного пропускания света кровью для получения четких ОКТ-
изображений находящейся за слоем крови биоткани была продемонстрирована для
циркулирующей, покоящейся или седиментирующей крови [1331, 1646, 1647, 1700,
1701]. Для повышения показателя преломления плазмы крови и его приближения
к показателю преломления цитоплазмы эритроцитов с целью увеличения глубины
зондирования ОКТ использовались глюкоза, низко- и высокомолекулярные декс-
траны, рентгеноконтрастные вещества, глицерин и некоторые другие биологически
совместимые агенты. ОКТ и другие неинвазивные методы визуализации, такие как
отражательная спектрофотометрия, поляризационно-чувствительная, флуоресцент-
ная, многофотонная и КР-спектроскопия, которые уже продемонстрировали свои
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исключительные возможности применения в биомедицинской диагностике [126–144],
могут получить существенные дополнительные преимущества в ранней диагностике
сосудистых заболеваний при оптическом просветлении крови.

Нормальная кровь человека является рассеивающей системой, состоящей пример-
но из 43 объемных процентов рассеивающих частиц (99% эритроцитов, 1% лейкоци-
тов и тромбоцитов) и 57 объемных процентов плазмы [48, 1311]. В нормальном фи-
зиологическом состоянии гематокрит (Hct), определяемый как объемная доля клеток
в цельной крови, находится в интервале от 36,8% до 49,2% [48]. Распространение
света в такой среде можно изучать в рамках модели рассеяния и поглощения света
отдельными частицами с учетом межчастичной корреляции и полидисперсности.

Как уже отмечалось, осмолярность плазмы является важным фактором в изме-
нениях рассеивающих свойств крови [48, 1009, 1331]. Влияние глюкозы, глицерина,
тразографа и пропиленгликоля, являющихся гиперосмотическими агентами, приво-
дит к значительному изменению осмолярности плазмы крови. Изменение осмолярно-
сти индуцирует вариации объема эритроцитов из-за водного обмена и, следовательно,
оказывает воздействия на концентрацию гемоглобина внутри эритроцитов и их по-
казатель преломления. Было показано, что раствор глюкозы с концентрацией менее
20% приводил к усилению рассеяния света кровью из-за осмотической дегидрата-
ции эритроцитов [1009]. При более высоких концентрациях глюкозы, выше 40%,
наблюдалось значительное оптическое просветление за счет значительного роста
показателя преломления плазмы крови, однако такие концентрации могут вызывать
агрегацию эритроцитов [1331].

Метод ОКТ позволяет проводить измерения коэффициента оптического отра-
жения или рассеяния назад R(z) от эритроцитов в зависимости от аксиального
расстояния, или глубины, z. Отражение зависит от оптических свойств крови, т. е.
коэффициентов поглощения μa и рассеяния μs или коэффициента полного ослабления
μt = μa + μs. Связь между R(z) и μt, однако, весьма сложна из-за сильного и анизо-
тропного рассеяния в крови. Тем не менее, для оптических толщин (глубин) μsz < 4
отраженная мощность может быть приближенно описана формулой (9.27). Величи-
на α(z) связана с локальным значением показателя преломления и способностью
компонентов крови к обратному рассеянию. Если величина α(z) поддерживается
постоянной, для чего необходимо по крайней мере обеспечить ламинарность потока
при измерениях в условиях движущейся крови, либо проведение измерений до начала
седиментации в случае нециркулирующей крови, то μt можно получить теоретически
из измерений на двух разных глубинах z1 и z2 (см. формулу (9.28)). Оптическое
просветление (увеличение пропускания) ΔT посредством применения агента можно
оценить с использованием соотношения (9.29), где Ra — коэффициент отражения
от задней поверхности кюветы, в которой находится кровь с агентом, а Rs —
то же самое для контрольного образца крови (цельная кровь с физиологическим
раствором).

Для получения изображений отражателя через циркулирующую кровь in vitro
использовалась ОКТ-система, работающая на длине волны 1300 нм [1646]. В каче-
стве иммерсионных веществ брались декстран (групповой показатель преломления —
1,52) и рентгеноконтрастное вещество — контраст IV (групповой показатель прелом-
ления — 1,46). Система обеспечивала циркуляцию крови in vitro по прозрачному
трубопроводу, воспроизводя коронарный кровоток. Кровь с Hct∼ 35% прокачивалась
через замкнутую систему трубок перфузионным насосом. Скорость потока составля-
ла 200 мл/мин, что примерно равно пиковому значению скорости кровотока в коро-
нарной артерии. Диаметр трубки составлял 6 мм, т. е. примерно равнялся диаметру
нормальной коронарной артерии взрослого человека. Отражатель помещался в труб-
ку, отображаемая часть отражателя располагалась примерно в 2 мм ниже внутренней
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поверхности трубки. Когда кровь вводилась в систему и начинала циркулировать,
осуществлялась ОКТ-визуализация отражателя. Полная интенсивность сигнала от
рефлектора использовалась для оценки пропускания (см. соотношение (9.29)). Чем
больше рассеяние света кровью, тем слабее сигнал от отражателя.

После получения линии отсчета для крови к ней добавлялись пробные вещества:
декстран (0,25 г/мл в нормальном физиологическом растворе), контраст IV или нор-
мальный физиологический раствор [1646]. Гематокрит и концентрация эритроцитов
измерялись до и после экспериментов. Все вещества добавлялись в объеме 40 мл до
полного объема образца крови в 260 мл. Для контрольного образца с физиологиче-
ским раствором был замечен рост интенсивности сигнала на 7± 3%, что не является
статистически значимым эффектом. Увеличение ΔT на 69± 12% было отмечено для
декстрана, что статистически достоверно отличается от контрольного эксперимента
с физиологическим раствором (p < 0,005). Для контраста IV был отмечен рост на
45± 4%, что также статистически достоверно отличается от контрольного экспери-
мента (p < 0,001).

Путем ОКТ-визуализации в присутствии в системе физиологического раство-
ра, крови (Hct = 35%) или крови, подвергнутой лизису (Hct < 1%), было прямо
показано, что именно рассогласование показателей преломления внутриклеточного
вещества эритроцитов и внеклеточной среды, а не поглощение света мембранами или
гемоглобином является основным источником ослабления ближнего ИК-излучения
кровью. В присутствии крови отражатель не обнаруживался. Однако после лизиса
эритроцитов интенсивность сигнала возвращалась к значениям, которые незначи-
тельно отличались от значений, полученных для физиологического раствора. Тот
факт, что клеточные мембраны не являются основным источником рассеяния, не
удивителен, поскольку они слишком малы по сравнению с длиной волны, чтобы
значительно рассеивать свет (см. рис. 6.2 и 6.3).

В случае применения декстрана эффект соответствовал концепции согласова-
ния показателей преломления. При использовании контраста IV было отмечено
небольшое, но значимое уменьшение объема эритроцитов, но не их количества,
которое регистрировалось по снижению гематокрита по сравнению с контрольным
экспериментом для физиологического раствора. Таким образом, некоторое улучшение
пропускания может происходить и из-за снижения объема клеток. Наблюдаемое от-
сутствие улучшения пропускания при добавлении физиологического раствора (40 мл)
согласуется с данными работы [48], из которых следует, что для наблюдения заметно-
го увеличения пропускания необходимо разбавить кровь до гематокрита ниже 10%.

Описаны также исследования характера рассеяния света седиментирующей кро-
вью при ее иммерсии различными биологически совместимыми веществами (физио-
логический раствор, глюкоза, глицерин, пропиленгликоль, тразограф и декстраны
разного молекулярного веса) [1331, 1647, 1700, 1701]. Для получения изображений
отражателя через слой нециркулирующей свежей цельной крови применялись две
ОКТ-системы, работающие на длинах волн 820 и 1310 нм. ОКТ-система на 820 нм
обеспечивала аксиальное разрешение 12 мкм в свободном пространстве, что давало
возможность визуализации с разрешением на уровне отдельных эритроцитов или их
небольших агрегатов. Было показано, что для нециркулирующей крови важную роль
в просветлении крови играет седиментация, а ОКТ позволяет осуществлять довольно
точный мониторинг седиментации и агрегации.

В описываемых экспериментах венозная кровь забиралась у здоровых добро-
вольцев и стабилизировалась препаратами цитрата натрия (9NC Coagulation Sodium
Citrate 3,2%) или этилендиаминтетрауксусной кислоты (K2E EDTA K2). Образцы
крови в основном приготовлялись немедленно после взятия крови путем осторожного
смешивания крови и агента (для агентов в жидком состоянии) или растворов агента
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в физиологическом растворе (для агентов в твердом состоянии) путем медленного
вращения вручную в течение 1 мин перед каждым ОКТ-измерением. Несколько
образцов перед измерениями хранилось до 24 ч после взятия крови. Исследовались
4 группы образцов крови с различными значениями гематокрита.

Несколько разных плоских стеклянных или пластиковых кювет толщиной от 0,2
до 2 мм использовалось для размещения образцов крови. В некоторых случаях для
усиления отражения от нижней поверхности кюветы использовался металлический
отражатель. Кювета, содержащая образец крови, располагалась перпендикулярно
пробному пучку на столике поступательного перемещения в пробном плече интер-
ферометра. Амплитуда отраженного света получалась как функция глубины для
проекции одной точки, выбранной на поверхности образца вдали от краев кюветы.
Результатом является измерение коэффициента оптического отражения или рассе-
яния назад, R(z), от эритроцитов в зависимости от аксиальной координаты, или
глубины, z, описываемого формулой (9.27). Коэффициент полного ослабления μt
и увеличение пропускания ΔT (оптическое просветление) за счет применения агента
были вычислены по формулам (9.28) и (9.29) соответственно. Использовалось усред-
нение по нескольким десяткам результатов z-сканирования.

Коэффициент рассеяния μs и приведенный коэффициент рассеяния μ′
s крови зави-

сят от рассогласования усредненных показателей преломления плазмы крови и цито-
плазмы эритроцитов. Отношение nRBC/nbp ≡ m определяет коэффициент рассеяния,
nRBC — средний показатель преломления цитоплазмы эритроцитов, а nbp — средний
показатель преломления плазмы крови. Для модели ансамбля эритроцитов как мо-
нодисперсной системы невзаимодействующих рассеивающих диэлектрических сфер
радиуса a, освещаемой светом ближнего ИК с длиной волны λ, где 5 < 2πa/λ < 50,
фактором анизотропии рассеяния g > 0,9 и 1 < m < 1,1; приведенный коэффициент
рассеяния μ′

s описывается соотношением (7.27).
Плазма крови содержит до 91% воды, 6,5–8% (около 70 г/л) различных белков

и около 2% низкомолекулярных соединений. Из-за низкой концентрации и относи-
тельно низкого показателя преломления низкомолекулярных химических соединений
средний показатель преломления плазмы крови (фона) можно оценить как взвешен-
ное среднее показателей преломления воды (92%), nw, и белков (8%), np:

nbp = fwnw + (1− fw)np, (9.30)

где fw — объемная доля воды в плазме; nw = 1,329 на 800 нм, а показатель пре-
ломления белков можно взять равным np = 1,470 [1360]. Поскольку приблизительно
92% всей плазмы составляет вода, из соотношения (9.30) следует, что nbp = 1,340.
Приведенная ранее эмпирическая формула (7.33) может использоваться для оценки
показателя преломления плазмы крови в диапазоне длин волн от 400 до 1000 нм.
Показатель преломления цитоплазмы эритроцитов, определяемый связанным в клет-
ке раствором гемоглобина, можно найти из соотношения (7.34). Как следует из
формулы (7.27), можно ожидать уменьшения коэффициента рассеяния μ′

s примерно
в 10 раз, когда показатель преломления плазмы крови меняется от nbp = 1,340 до
1,388, а показатель преломления цитоплазмы эритроцитов сохраняется постоянным,
nRBC = 1,412 (для концентрации гемоглобина в цитоплазме 400 г/л) [48].

Для слегка разбавленной крови (Hct ∼ 35%) оптическое просветление было
обнаружено только с декстраном, молекулярный вес которого M = 500 000, при
концентрации в образце крови 0,325 г/дл и с глицерином с объемной долей 13%.
Значения ΔT , характеризующие оптическое просветление, составляли от 20,2 до
78,4% для декстрана и от 13,7 до 95% для глицерина в зависимости от времени
хранения образца крови (табл. 9.3). Минимальное и максимальное значения были
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обнаружены для образцов крови, которые хранились короткое (1–3 ч) и длительное
(24 ч) время соответственно. При длительности хранения крови 4–6 ч ΔT = 46,5%
для декстрана и 74,5% для глицерина. Очевидно, что при высокой концентрации
эритроцитов в образце взаимодействие использованных агентов с кровью существен-
но зависит от физико-химических параметров крови, которые могут изменяться при
продолжительном хранении (гемолиз). Поэтому все остальные измерения делались,
по возможности, сразу после взятия крови.

Для крови, разбавленной физиологическим раствором до 56,5%, образцы крови
с тразографом-60, пропиленгликолем и глицерином имели меньший коэффициент
полного ослабления, чем в контрольном измерении. Оптическое просветление ΔT
составляло от 45,3% до 117,1% при измерении немедленно после смешивания, когда
седиментация некритична для оптических свойств слоя крови (табл. 9.3). Мини-
мальное ослабление (примерно половина от контрольного) и максимальное усиление
пропускания (ΔT = 117,1%) были обнаружены при применении глицерина. Пропи-
ленгликоль также оказался хорошим усилителем прозрачности крови (ΔT = 77,2%).

Аналогичное влияние на прозрачность и уменьшение рассеяния было продемон-
стрировано путем применения декстрана различного молекулярного веса. В табл. 9.3
показано, что все три использованных декстрана A, B и C уменьшали величину
ослабления (рассеяния) в крови по сравнению с физиологическим раствором. Оп-
тическое просветление ΔT лежало в интервале от 52,1% до 150,5%. Оказалось,
что декстран с наибольшим молекулярным весом оказывает намного более сильное
действие на увеличение пропускания сразу после смешивания. Образец крови, сме-
шанной с агентом с большим показателем преломления, например декстраном C,
давал большее отражение от металлической поверхности, чем агенты с меньшим
показателем преломления, такие как физиологический раствор (контроль) и декс-
тран A. Результаты хорошо поддерживают гипотезу о том, что эффект согласования
показателей преломления важен для просветления крови, разбавленной на 50%.

Из табл. 9.3 можно увидеть, что декстраны C и B при концентрации 2,43 г/дл
в 35%-й разбавленной крови являются эффективными агентами для уменьшения
ослабления света кровью по сравнению с контрольным физиологическим раствором,
обеспечивающими уменьшение коэффициента полного ослабления от 37,1 см−1 для
контрольного физиологического раствора до 31,2 см−1 и 29,7 см−1 соответственно.
Оптическое просветление ΔT для декстранов C и B было примерно 90% и 100%.
Интересно, что декстран C, обеспечивающий больший показатель преломления, имел
меньший эффект, чем декстран B той же концентрации. Более того, увеличение
концентрации (преломляющей силы) не всегда позволяет достичь большего оптиче-
ского просветления: декстран C с концентрацией 0,5 г/дл имел больший эффект, чем
с концентрацией 5 г/дл в образцах с 20% крови и 80% физиологического раствора.

Изменения рассеивающих свойств при добавлении декстрана можно прежде всего
объяснить с помощью гипотезы согласования показателей преломления. Видно, что
рассеяние можно ослабить, когда показатель преломления плазмы увеличивается.
Показатель преломления раствора декстрана в физиологическом растворе увели-
чивался с концентрацией во всех группах декстранов различного молекулярного
веса. Измеренные показатели преломления образцов крови с декстранами находи-
лись в хорошем согласии с теоретическими значениями, рассчитанными по формуле
n = cbnb + (1 − cb)nsaline, где cb — объемная доля (20%) цельной крови в раз-
бавленном образце, а nsaline — показатель преломления физиологического раствора
с декстранами или без них. Как ожидается, показатель преломления крови с декстра-
ном растет по мере того, как концентрация добавляемого декстрана увеличивается,
благодаря росту показателя преломления базового вещества образца.
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Т а б л иц а 9.3
Коэффициент полного ослабления и увеличение пропускания ΔT (%) образцов крови, раз-
бавленных физиологическим раствором и добавленными агентами; pH для всех растворов
составлял примерно 7,5; декстран A (M = 10 500); декстран B (M = 65 500), и декстран C

(M = 473 000)

Агент
Концентра-
ция, об.%
или г/дл

Hct, % μt, см−1 ΔT , % Примечания

Физиологи-
ческий рас-
твор (ФР)

13%
(контроль) 35 61 (3) —

От 1до 24 часов после
взятия крови; декстран-
сульфат, M ≈ 500,000

[1700]Глицерин 13% 35 51 (5) 13,7–95,0

Декстран 0,325 г/дл 35 55 (5) 20,2–78,4

ФР 35%
(контроль) 26 37,1 (1,3) — Мужчина-доброволец

24 года [1647]

Декстран A 2,43 г/дл 26 38,2 (2,4) 11,9 (8,3)

Декстран B 2,43 г/дл 26 29,7 (3,6) 100,1
(20,2)

Декстран C 2,43 г/дл 26 31,2 (1,8) 86,7 (29,1)

ФР 56,5%
(контроль) 17,4 42 — Женщина-доброволец

35 лет [1331, 1700]

Тразо-
граф-60

6,5%+50%
ФР 17,4 26 45,3

Пропилен-
гликоль

6,5%+50%
ФР 17,4 26 77,2

Глицерин 6,5%+50%
ФР 17,4 20 117,1

Глюкоза 1,62 г/дл 17,4 57 45,3

Декстран A 1,62 г/дл 17,4 43 47

Декстран B 1,62 г/дл 17,4 54 44,6

Декстран C 1,62 г/дл 17,4 58 20,5

ФР 56,5%
(контроль) 17,4 36,5 — Мужчина-доброволец,

35 лет [1331]

Декстран A 1,62 г/дл 17,4 29,5 52,1

Декстран B 1,62 г/дл 17,4 30,0 110,6

Декстран C 1,62 г/дл 17,4 32,5 150,5

ФР 56,5%
(контроль) 17,4 25,6 (1,6) — Мужчина-доброволец,

23 года [1647]

Декстран A 1,62 г/дл 17,4 22,5 (2,4) 20,5 (4,2)

Декстран B 1,62 г/дл 17,4 19,0 (3,8) 44,5 (3,4)

Декстран C 1,62 г/дл 17,4 14,3 (4,3) 47,0 (9,7)
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Та б л иц а 9.3 (окончание)

Агент
Концентра-
ция, об.%
или г/дл

Hct, % μt, см−1 ΔT , % Примечания

ФР 80%
(контроль) 8 13,5 — Мужчина-доброволец,

36 лет; гемоглобин:
начальный — 175 г/л,
разбавленный — 37 г/л;

вначале процесса
седиментации
крови [1647]

Декстран A 1 г/дл 8 17,5 (0,9) 11,4 (6,2)

Декстран A 5 г/дл 8 14,3 (1,2) 11,3 (3,3)

Декстран A 10 г/дл 8 12,2 (1,8) 49,4 (12,1)

Декстран B 1 г/дл 8 14,2 (1,5) 21,1 (5,4)

Декстран B 5 г/дл 8 13,0 (2,8) 49,0 (26,2)

Декстран B 10 г/дл 8 11,5 (1,3) 76,8 (21,2)

Декстран C 0,5 г/дл 8 10,0 (1,6) 106,3 (39)

Декстран C 5 г/дл 8 13,3 (0,7) 67,0 (5,8)

Декстран A 1 г/дл 8 — 90 Мужчина-доброволец,
36 лет; гемоглобин:

начальный — 175 г/л,
разбавленный — 37 г/л;

по сравнению
с контрольным

значением для ФР при
пропускании света

после 10 мин
седиментации крови

(ΔTдекст/ΔTФР)% [1647]

Декстран A 5 г/дл 8 — 61

Декстран A 10 г/дл 8 — 32

Декстран B 1 г/дл 8 — 144

Декстран B 5 г/дл 8 — 126

Декстран B 10 г/дл 8 — 18

Декстран C 0,5 г/дл 8 — 285

Декстран C 2 г/дл 8 — 133

Декстран C 5 г/дл 8 15

Нужно заметить, что коэффициент полного ослабления при добавлении глюкозы
и декстранов не менялся значительно по сравнению с контролем, тем не менее,
было обнаружено увеличение пропускания порядка 45% для глюкозы и 52–150% для
декстранов. Одновременное увеличение ослабления и пропускания декстранами B
и C по сравнению с A показывает не только важность согласования показателей пре-
ломления для оптического просветления слоя крови, но существенность агрегации
эритроцитов, определяющей индикатрису рассеяния. Молекулы декстрана являются
нейтральными полимерами. Декстраны с высоким молекулярным весом использу-
ются для искусственной стимуляции агрегации путем образования мостиков между
поверхностями соседних клеток после адсорбции на них агента. Декстраны с низким
молекулярным весом предотвращают нормальную агрегацию крови. Из микроскопии
мазков крови можно видеть, что в крови, разбавленной декстраном C, появляются
«монетные столбики» (неустойчивые агрегаты эритроцитов), а при смешивании крови
с декстраном A, имеющим малый молекулярный вес, агрегаты не образуются [1683,
1684, 1700, 1701]. Меньшая скорость седиментации крови с декстранами B и C
и большая — с декстраном A по сравнению с цельной кровью или кровью, раз-
бавленной физиологическим раствором, также отражает агрегационную способность
различных декстранов [1331]. Высокомолекулярный декстран C сильно изменяет мор-
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фологию и размеры рассеивающих частиц (эритроцитов и их агрегатов). Нормальные
эритроциты — двояковогнутые диски диаметром 8 мкм и толщиной 2 мкм, когда они
находятся в изотоническом растворе. Известно, что размеры, форма и ориентация
эритроцитов вносят вклад в характеристики рассеяния назад [1864–1866]. Агрегация
приводит к уменьшению рассеивающих поверхностей, что в свою очередь вызывает
снижение сигнала обратного рассеяния [1865]. Можно заключить, что большее
усиление пропускания декстраном C сильно зависит от изменения рассеяния (согла-
сования показателей преломления), сопровождающегося агрегацией эритроцитов.

Некоторое расхождение между μt и ΔT можно также объяснить тем фактом,
что для их оценки использовались различные алгоритмы: μt определялся как един-
ственный параметр рассеяния, а ΔT определялось как экспериментальная величи-
на, которая отвечает за многократное рассеяние и поэтому более чувствительна
к ослаблению рассеяния. Показано, что иммерсия ведет в первую очередь к умень-
шению числа актов рассеяния и лишь потом к появлению баллистических фотонов
(см. рис. 9.4–9.6) [791]. Например, для рассеивающей системы, описанной в рабо-
те [791], у которой в нормальном несогласованном состоянии с ns = 1,47 для рассе-
ивающих частиц и n0 = 1,35 для базового материала полное пропускание на 800 нм
составляет 10%, после согласования показателей (n0 = 1,41) полное пропускание
возрастает до 45%, но число актов рассеяния (порядка 10–15) остается еще высоким
(см. рис. 9.5 в).

Нужно заметить, что для свежих эритроцитарных концентратов, движущихся
с физиологической скоростью, при насыщении кислородом порядка 98% изменение
Hct от 0,4 до 0,2 вызывает уменьшение транспортного коэффициента рассеяния μ′

s,
измеренного с помощью интегрирующей сферы на длине волны 633 нм, от 16,8 до
8,8 см−1 [48]. Соответствующие изменения коэффициента рассеяния μs и фактора
анизотропии g составляют: μs от 850 до 800 см−1 и g от 0,980 до 0,989. Более чем
в 10 раз меньшее значение коэффициента полного ослабления, измеренное методом
ОКТ (см. табл. 9.3), по сравнению с величиной коэффициента рассеяния, измеренной
методом интегрирующей сферы, для образцов крови с примерно одинаковым гемато-
критом, также свидетельствует об ограниченной способности алгоритма, основанного
на однократном рассеянии, дать правильное значение полного коэффициента ослабле-
ния. Другая причина сильного расхождения между данными по μt и ΔT может быть
вызвана пространственными вариациями коэффициента отражения образца крови
α(z), связанными с изменениями локального показателя преломления отражения
назад в образце крови.

Седиментация увеличивает прозрачность слоя крови, поскольку по мере осажде-
ния эритроцитов уменьшается объемное отражение. Как ожидается, неразбавлен-
ный образец крови дает наименьшее отражение от металлической пластинки из-за
максимальной концентрации рассеивающих частиц (эритроцитов) и более низкой
скорости седиментации [1331, 1700, 1701]. Для крови, слегка разбавленной физио-
логическим раствором с добавлением низкомолекулярного декстрана A, отражение
от металлической пластинки в глубине образца крови растет, так как и разбавление
физиологическим раствором, и добавление декстрана вызывает более интенсивную
седиментацию. Декстран B, имеющий средний молекулярный вес, дает увеличение
отраженного сигнала по сравнению с контрольным уровнем (кровь, разбавленная
физиологическим раствором) только в течение первых 4 мин. Этот результат отража-
ет конкуренцию между двумя процессами: согласованием показателей преломления,
которое важно в начале процесса, особенно для декстрана, и седиментации, которая
более важна для контрольного образца после того, как прошло некоторое время.
Высокомолекулярный декстран C дает рост отражения от металлической пластинки

17 В.В. Тучин
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по сравнению с контрольным образцом только на короткое время в начале седимента-
ции, когда доминирует эффект согласования показателей преломления. Такое поведе-
ние означает, что по истечении некоторого времени седиментация эритроцитов может
быть более важной для увеличения отражения, чем эффект согласования показателей
преломления, который обеспечивается декстранами с высоким молекулярным весом.
Этот результат ясно виден из профилей отражения по глубине, представленных на
рис. 9.48, на которых видны три главных пика, меняющихся со временем. Первый
пик не зависит от времени и возникает из-за отражения на границе раздела между
передней поверхностью кюветы и поверхностью крови. Второй пик, широкий и име-
ющий структуру, обусловлен отражением на границе эритроциты–плазма (внутри
этого широкого пика можно видеть агрегаты). Третий пик обусловлен отражением от
металлического отражателя на задней стенке кюветы. Качественно разность первого
и третьего пиков по высоте показывает изменения пропускания слоев крови, а второй
пик связан с коэффициентом ослабления данного слоя.

Для выяснения роли агрегации эритроцитов в оптическом просветлении и учета
зависимости агрегации от времени образцу крови давали осесть после добавления
декстранов перед проведением измерений. В табл. 9.3 показано влияние декстранов
по сравнению с контрольным образцом (физиологический раствор) на пропускание
света для образца с 20% крови и 80% физиологического раствора через 10 мин седи-
ментации. Можно видеть, что влияние декстрана на пропускание света отличается от
того, которое было видно сразу после смешивания декстрана с кровью (соответству-
ющие верхние строки). При более низкой концентрации (0,5 г/дл) декстран C по-
прежнему оказывал наиболее сильное действие на снижение рассеяния света в крови
(в 2,8 раза по сравнению с контрольным образцом). Однако просветляющее действие
наивысших концентраций декстрана (5 г/дл) и декстрана B (10 г/дл) было намного
ниже, чем у физиологического раствора в контрольном образце, что удивительно.
Вначале они оба имели очень высокую способность к оптическому просветлению со
значениями ΔT , равными 67,5% и 76,8% соответственно. Кроме того, эффект убывал
с ростом содержания декстрана в крови во всех трех группах, вопреки ожиданиям,
основанным на гипотезе согласования показателей преломления.

Уменьшение агрегационной способности декстрана с концентрацией хорошо объ-
ясняет то, что пропускание света в меньшей степени убывает с ростом концентрации
декстрана обоих типов (среднего и большого молекулярного веса). В некотором
диапазоне концентраций декстраны C и B индуцировали агрегацию эритроцитов.
Известно, что декстраны оказывают двухфазное действие на агрегацию эритроци-
тов: они индуцируют агрегацию при низких концентрациях и дизагрегацию при
высоких [1867]. Например, с декстраном B максимальный размер агрегатов полу-
чается примерно при 3%-й концентрации, выше которой размер падает. В ОКТ-
измерениях [1647] концентрации 2 г/дл декстрана C и 5 г/дл декстрана B в смеси
20% крови и 80% физиологического раствора оказались критическими для влияния
на агрегацию эритроцитов. Их агрегационная способность стала меньше, чем при
0,5 г/дл декстрана C и 1 г/дл декстрана B. Когда концентрация возрастала до 5 г/дл
для декстрана C и 10 г/дл для декстрана B, они стимулировали дизагрегацию.
Вот почему клетки были намного меньше упакованы, чем в контрольном образ-
це, что объясняет пониженное пропускание света. Хотя согласование показателей
преломления предполагает повышение пропускания, видно, что эффекты агрегации
и дизагрегации в этом случае преобладают.

Поведение эритроцитов в потоке зависит от процессов агрегации и дизагрегации,
ориентации и деформации. Для нормальной крови «монетные столбики» (неустойчи-
вые агрегаты эритроцитов) легко распадаются на отдельные клетки с увеличением
кровотока (напряжения сдвига в потоке). Однако в некоторых патологических случа-
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ях капиллярное кровообращение серьезно нарушается из-за формирования уже труд-
но распадающихся агрегатов вида «монетных столбиков». Повышенная способность
эритроцитов к агрегации наблюдалась в различных патологических состояниях,
таких как диабет и инфаркт миокарда, или после травмы [1868]. Свойства агрегации
и дизагрегации крови человека можно использовать для характеристики геморео-
логического статуса больного при различных заболеваниях [1866]. В этой связи
методология управления оптическими параметрами крови посредством оптического
просветления с использованием молекул со специфическим действием на эритроциты
и плазму может быть полезной при мониторинге параметров крови в потоке.

Очевидно, что согласование показателей преломления не является единственным
фактором, влияющим на оптическое пропускание в этих экспериментах. Степень
агрегации, конечно, оказывает влияние, но и другие факторы, такие как гематокрит,
способ упаковки эритроцитов, форма агрегатов, разброс их размеров и флуктуа-
ции всех этих параметров во времени и пространстве — все может давать свой
вклад.

Нужно заметить, что осмолярность плазмы крови также является важным фак-
тором в изменении рассеивающих свойств крови и, следовательно, в управлении
просветлением и улучшении контраста ОКТ-изображений, получаемых в толще слоя
крови или за ним. В обсуждаемых экспериментах осмолярность плазмы была раз-
личной для каждого добавляемого агента. Вариации осмолярности плазмы приводят
к изменениям формы эритроцитов: сжатию (акантоциты), когда плазма гиперос-
мотическая, и набуханию (сфероциты), когда она гипоосмотическая. Для образцов
разбавленной крови (Hct = 7,5%) коэффициент рассеяния μs слегка убывает (∼ 10%)
с ростом осмолярности в интервале от 225 до 450 мосмоль/л; фактор анизотропии
снижается с 0,995 до 0,991, и, соответственно, приведенный (транспортный) коэф-
фициент рассеяния μ′

s линейно растет в плоть до 70% с ростом осмолярности [48].
Такое сильное влияние на рассеивающие свойства разбавленной крови вызвано не
только изменениями формы клеток, но и изменениями показателя преломления рас-
твора гемоглобина в клетках с изменениями осмолярности. Показатель преломления
гемоглобина в клетке можно вычислить по формуле (7.34). Предполагая средний
объем эритроцита равным 90 мкм3, а концентрацию внутриклеточного гемоглоби-
на — 350 г/л для изотонических условий, можно рассчитать значения показателей
преломления и эквивалентных диаметров сфер (см. табл. 9.4). Эта таблица ясно
показывает, что осмолярность разбавленной крови может существенно влиять на ее
рассеивающие свойства. Согласование показателей преломления легче достигается
в условиях низкой осмолярности, однако для ОКТ-визуализации эритроцитов и их
агрегатов предпочтительны гипертонические условия.

Из вышеописанного анализа экспериментальных данных следует, что для теоре-
тического описания распространения света в иммерсированной крови нужно рассмат-

Т а б л иц а 9.4
Параметры эритроцитов в зависимости от осмолярности раствора крови [48]

Осмолярность,
мосмоль/л

Hct,
%

Объем
эритроцита,

мкм3

Содержание
гемоглобина
в эритроците,

г/л

Показатель
преломления
(589 нм)

Эквивалентный
диаметр сферы,

мкм

250 (гипотонический) 8,1 96,7 325 1,397 5,70

300 (изотонический) 7,5 90,0 350 1,402 5,56

400 (гипертонический) 6,6 78,6 400 1,412 5,32
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ривать ее как оптически неоднородную среду с многократным рассеянием, определяе-
мым рассеивающими и поглощающими свойствами отдельных частиц (эритроцитов),
концентрационными эффектами и полидисперсностью клеточной суспензии. Размер
и комплексный показатель преломления (n′ + in′′) эритроцитов и компонентов плаз-
мы крови определяют коэффициенты поглощения μa и рассеяния μs, а также фактор
анизотропии рассеяния g . Размер, форма и оптические параметры клеток крови,
а также оптические свойства суспензии крови представлены в разд. 7.10 и табл. 7.2,
7.3 и 9.4. Средний объем эритроцита в изотонической среде равен 94 ± 14 мкм3,
а распределение объемов занимает интервал от 30 до 200 мкм3 (см. работы [48,
1311, 1325, 1869, 1870]). Концентрация гемоглобина в крови, подвергнутой гемолизу,
находится между 134 и 173 г/л. Каждый эритроцит содержит примерно 29 пг гемо-
глобина. Концентрация гемоглобина внутри эритроцита лежит в интервале от 300
до 360 г/л. Действительная часть показателя преломления эритроцита очень близка
к 1,4 в диапазоне длин волн от 400 до 1200 нм [275, 1325, 1391, 1869].

Фазовая функция и сечение рассеяния для отдельного эритроцита зависят от его
ориентации [225]. Хотя во многом характеристики рассеяния света большим числом
случайно распределенных несферических частиц очень близки к характеристикам
рассеяния системой случайно распределенных сферических частиц эквивалентно-
го объема [48, 1871]. Поэтому расчеты можно проводить на модели однородных
сфер с объемом, равным объему реальных эритроцитов. Такая модель обеспечивает
большую простоту вычислений, чем строгая теория, учитывающая несферичность
частиц [211], и позволяет простейшим образом учесть полидисперсность частиц,
в частности, на основе данных, представленных в работе [1325] (см. рис. 9.49).
Присутствие крупных частиц в распределении можно связать с малыми агрегатами
эритроцитов.

Рис. 9.49. Функция распределения сферических частиц, моделирующих эритроциты в кро-
ви [1325]. Объемная доля эритроцитов в крови (гематокрит) равна 45%, что соответствует

венозной крови взрослого мужчины
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Очевидно, что концентрация гемоглобина CHb в эритроците коррелирует с его
объемом VRBC. В соответствии с данными работы [1869] такая зависимость опреде-
ляется как

CHb = 0,72313− 0,00451VRBC, (9.31)

где CHb — концентрация гемоглобина в г/мл, а VRBC — объем эритроцита в мкм3.
Спектральная зависимость действительной части показателя преломления эрит-

роцита представлена на рис. 7.12 [225, 1325], а спектральную зависимость для
мнимой части можно рассчитать по данным, представленным на рис. 7.11. Обе части
показателя преломления пропорциональны концентрации гемоглобина в эритроците;
действительная часть определяется формулой (7.34) с βHb = 0,001942 дл/г на длине
волны 589 нм [48] и βHb = 0,00284 дл/г на длине волны 640 нм [225], а мнимая
часть — выражением

n′′ = αHbCHb, (9.32)

где αHb — спектрально-зависимый коэффициент, равный 1,477 · 10−6 дл/г на 640 нм
[225].

Так как концентрация солей, сахаров и других органических и неорганических
компонентов в цитоплазме эритроцита пренебрежимо мала по сравнению с содер-
жанием гемоглобина, можно считать его растворенным в воде (см. формулу (7.34)),
поэтому спектральная зависимость показателя преломления среды, в которой раство-
рен гемоглобин, определяется водой, nw(λ). Для более точного описания показателя
преломления этой среды n0(λ), когда учитываются органические компоненты, вместо
nw(λ) можно использовать n0(λ) = nw(λ) + 0,007 [1010].

Спектральную зависимость действительной части показателя преломления плаз-
мы крови можно описать эмпирической формулой (7.33). Так как плазма крови со-
стоит на 91% из воды и содержит лишь 6,5–8% (около 70 г/л) белков (гемоглобина,
альбумина и глобулина) и около 2% низкомолекулярных соединений, мнимой частью
ее показателя преломления можно пренебречь и не учитывать ее в вычислениях.

Для дальнейших расчетов коэффициентов рассеяния и поглощения и фактора
анизотропии рассеяния используется теория Ми, справедливая для однородной сфе-
рической частицы. Соответствующие выражения для сечений рассеяния и поглоще-
ния и фактора анизотропии даются формулами (3.53), (3.54) и (3.55). Для поли-
дисперсной системы плотноупакованных частиц, каковой является цельная кровь,
коэффициенты поглощения и рассеяния, а также фактор анизотропии рассеяния
определяются как (см. формулы (3.24) и (3.27)) [222]

μa =
NRBC∑
i=1

Niσai , (9.33)

μs = F (Hct)
NRBC∑
i=1

Niσsi , (9.34)

g =

NRBC∑
i=1

μsigi

NRBC∑
i=1

μsi

, (9.35)

где F (Hct) — функция упаковки эритроцитов (см. соотношения (3.21), (3.22)
и (3.23)) [275, 762, 763], учитывающая эффекты межчастичной корреляции;
Hct — гематокрит; NRBC — количество диаметров эритроцитов (объемных долей);
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Ni = fRBCi/VRBCi — число эритроцитов в единичном объеме крови; fRBCi — объемная
доля эритроцитов с объемом VRBCi = (4/3)πa3i (см. рис. 9.49), где ai — радиус
отдельной сферической частицы эквивалентного объема.

При применении глюкозы как иммерсионного агента нужно учитывать спектраль-
ную зависимость показателя преломления плазмы крови, измененную добавлением
раствора глюкозы в воде (см. соотношения (7.39) и (6.5)):

nbp+ gl(λ) = nbp(λ) + 0,1515 · Cgl, (9.36)

где nbp(λ) — показатель преломления плазмы крови, определяемый из соотноше-
ния (7.33), Cgl — концентрация глюкозы в г/мл. Поскольку глюкоза не имеет сильных
полос поглощения в спектральном диапазоне от 400 до 1000 нм, ее поглощением мож-
но пренебречь. Можно также предположить, что молекулы глюкозы не связываются
с белками в плазме крови и гемоглобином в эритроцитах в течение ограниченного
времени (максимум несколько минут) их взаимодействия.

Как уже обсуждалось, эритроциты очень чувствительны к изменениям осмо-
лярности плазмы крови (см. табл. 9.4). При ее росте за счет дегидратации клетки
объем эритроцита уменьшается, концентрация гемоглобина в клетке растет, а с ней
растет и показатель преломления. Введение глюкозы в кровь вызывает линейный
рост осмолярности плазмы с увеличением концентрации глюкозы вплоть до значения
6000 мосмоль/л, соответствующего концентрации глюкозы в плазме крови 1,0 г/мл.
Реально такие большие концентрации глюкозы можно применять на больных лишь
локально, в окрестности участка стенки сосуда, исследуемого спектроскопически
или подлежащего оптической визуализации. С использованием данных работы [48]
было предложено следующее эмпирическое соотношение для описания связи объема
эритроцита с осмотической концентрацией [1009]:

VRBC(osm) = VRBC(300)
(
0,463 + 1,19 exp

{
− osm
376,2

})
, (9.37)

где VRBC(osm) — объем эритроцита в мкм3 при данной осмотической концентрации,
выраженной в мосмоль/л, а VRBC(300) — объем эритроцита при изотонической
осмотической концентрации osm = 300 мосмоль/л. При ведении глюкозы локальный
Hct убывает. Если до введения глюкозы Hct был 45% при osm = 300 мосмоль/л,
то при Cgl = 0,05 г/мл, osm = 580 мосмоль/л и Hct = 32%; при Cgl = 0,1 г/мл,
osm = 850 мосмоль/л и Hct = 26%; а при Cgl = 0,2 г/мл, osm = 1400 мосмоль/л
и Hct = 22%. При дальнейшем увеличении концентрации глюкозы (0,3–1,0 г/мл)
Hct ≈ 21% остается постоянным, несмотря на линейный рост осмолярности плазмы
крови (2000–6000 мосмоль/л).

Результаты моделирования возможности управления рассеивающими свойства-
ми цельной крови при иммерсии (местное внутрисосудистое введение) раствором
глюкозы различных концентраций с учетом функции упаковки эритроцитов, взятой
в виде F (Hct) = 1−Hct (см. соотношение (3.21)), полидисперсности (150 объемных
долей в распределении по объемам (размерам), рис. 9.49), влияния осмотической
концентрации и гематокрита представлены на рис. 9.50. Были рассчитаны коэффици-
ент рассеяния и фактор анизотропии рассеяния. Поведение коэффициента рассеяния
в зависимости от концентрации и длины волны (рис. 9.50 а) определяется: 1) изме-
нением осмолярности плазмы крови (рост рассеяния на всех длинах волн вдали от
полосы Соре из-за уплотнения эритроцитов и увеличения их показателя преломле-
ния при низких концентрациях глюкозы, см. табл. 9.4); 2) снижением гематокрита
крови (играет некоторую роль в уменьшении рассеяния при концентрациях глюкозы
менее 0,3 г/мл); 3) согласованием показателей преломления, это главный эффект
(существенное уменьшение рассеяния для концентраций глюкозы от 0,5 до 0,7 г/мл
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в зависимости от длины волны), это и 4) дисперсией вблизи полос поглощения
гемоглобина (в пределах сильной полосы Соре на 415 нм она не позволяет получить
заметного сокращения рассеяния и слегка меняет положение провала и глубину
ослабления рассеяния для других более слабых полос поглощения гемоглобина, 542
и 575 нм).

Максимальное ослабление рассеяния соответствует 900 нм, где влияние полос
дисперсии гемоглобина минимально, однако в этом случае требуется наибольшая
концентрация глюкозы — 0,7 г/мл. Рост коэффициента рассеяния при более высоких
концентрациях глюкозы обусловлен рассогласованием показателей преломления, ко-
гда показатель преломления эритроцитов становится меньше, чем показатель плазмы
крови, измененный добавлением глюкозы. Те же факторы определяют поведение
параметра анизотропии рассеяния (рис. 9.50 б): сжатие эритроцитов вызывает умень-
шение g-фактора при малых концентрациях глюкозы, согласование показателей пре-
ломления вызывает его рост при умеренных концентрациях, а дальнейшее рассогла-
сование приводит к его уменьшению при больших концентрациях. Для приложений,
особенно при использовании ОКТ-эндоскопии, важную роль играет конкуренция
между ослаблением рассеяния и увеличением g-фактора. Транспортный коэффици-
ент рассеяния μ′

s = (1− g )μs уменьшается, и средняя транспортная длина свободного
пробега фотона ltr ≈ 1/μ′

s резко увеличивается, в результате чего большее количество
фотонов, несущих информацию о скрытом объекте (например, тонкостенной бляшке
в коронарной артерии), может быть зарегистрировано. Из данных, показанных на
рис. 9.50, следует, что для длины волны 900 нм коэффициент рассеяния крови
меняется от 1200 см−1 до примерно 50 см−1, а g -фактор — от 0,991 до 0,994 при
иммерсии глюкозы, так что транспортная длина свободного пробега увеличивается
более чем в 35 раз. Соответственно, глубина деполяризации для крови [560, 583,
650], пропорциональная ltr, должна быть намного больше при оптическом просвет-
лении.

Описанный метод моделирования крови при иммерсии применим для любого
другого биосовместимого иммерсионного агента, такого как декстран, глицерин,
тразограф (табл. 9.3). В просветлении крови существует альтернативная возможность
использования локального гемолиза крови, который можно обеспечить в окрестно-
сти волоконно-оптического измерительного эндоскопического зонда [1359]. В этом
методе иммерсионным агентом является свободный гемоглобин, который в боль-
ших количествах токсичен для организма, но на локальном уровне вполне может
быть использован как иммерсионный агент. Для моделирования оптических свойств
должны учитываться все ранее обсуждавшиеся эффекты. Локальное увеличение
концентрации гемоглобина в плазме может приводить к локальному изменению ее
осмотической концентрации [1009]:

osm′ = osm + CbpHe

MHb
, (9.38)

где osm′ — осмотическая концентрация плазмы в физиологическом состоянии
(280–300 мосмоль/л), CbpHb — концентрация гемоглобина плазмы, г/л, MHb —
молярная масса гемоглобина (MHb = 66500 г/М). Ожидаемое изменение объема
эритроцита, рассчитанное по эмпирической формуле (9.37), не превышает 0,1% при
гемолизе менее 20%. Для простоты полидисперсность эритроцитов можно учесть
на основе шестифракционной модели крови (табл. 9.5) [1872], которая коррелирует
с более полным распределением, показанным на рис. 9.49.

Расчеты коэффициента поглощения, коэффициента рассеяния и фактора анизо-
тропии рассеяния цельной крови при нормальных условиях и при локальном гемолизе
были выполнены с использованием формул (9.33)–(9.35) с упаковочной функцией
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Рис. 9.50. Теоретическое моделирование оптического просветления крови при инъекции глю-
козы внутрь сосуда. Показаны рассчитанные зависимости для коэффициента рассеяния (а)
и фактора анизотропии рассеяния (б) от концентрации глюкозы в крови [1010]. Начальный
гематокрит крови 45%, концентрация гемоглобина в эритроцитах 322 г/л; при моделирова-
нии использовались 150 объемных фракций эритроцитов с различными размерами (объе-
мами) в соответствии с функцией распределения эритроцитов по объемам, представленной

на рис. 9.49
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Та б л иц а 9.5
Распределение по размерам эквивалентных сферических частиц, моделирующих эритроци-

ты [1872]

Объемная фракция, % 4 14 30 32 14 6

Радиус, мкм 1,2± 0,2 1,7± 0,3 2,2± 0,2 2,7± 0,3 3,4± 0,4 4,3± 0,5

F (Hct) = (1 − Hct)(1,4 − Hct). В отличие от малых изменений коэффициента по-
глощения, наблюдались более значительные изменения рассеивающих свойств крови
при возрастании концентрации свободного гемоглобина в плазме. Весьма гладкий
по спектру спад коэффициента рассеяния для всех длин волн был обнаружен при
выделении свободного гемоглобина в ходе гемолиза [1359]. При степени гемолиза
20% рассчитанный спад коэффициента рассеяния для длин волн 633 нм и 820 нм
составил 40%, в то время как фактор анизотропии на 633 нм увеличился с 0,9940
до 0,9952, а на 820 нм — с 0,9919 до 0,9929.

Описанный метод может быть реализован не только при гемолизе крови, но и при
локальной инъекции свободного гемоглобина. Гемоглобин может также служить
сильным просветляющим агентом в том случае, когда просветление необходимо
в спектральном диапазоне, далеком от сильных собственных полос поглощения гемо-
глобина. С другой стороны, высокая чувствительность рассеивающих свойств крови
к гемолизу эритроцитов может быть использована для разработки эффективной
оптической технологии мониторинга in vivo гемолиза крови в сосудах.

Прямое экспериментальное доказательство возможности оптической иммерсии
эритроцита в растворе гемоглобина представлено в работе [252]. Измерения были
проведены на отдельных эритроцитах с помощью фазового микроскопа.

9.7.3. Исследование клеток. Метод оптической иммерсии является важным
для исследования преломляющих и рассеивающих свойств живых клеток [158, 216,
245, 264, 1360, 1383, 1619, 1620, 1699, 1715, 1716, 1799, 1800, 1873]. Для измерения
клеточной рефракции этот метод используется с 50-х годов прошлого века [1360,
1383, 1619]. Он успешно применялся в сочетании с фазовой рефрактометрией для
изучения распределения воды и сухих веществ в клетках животных (механизмов
ороговения клеток), для исследования механизмов подвижности животных клеток,
связанных с перераспределением воды, для исследования проницаемости клеток, их
повреждения и гибели, а также жизнеспособности и цикла роста бактерий, грибов,
дрожжей и спор. Некоторые гематологические приложения иммерсионного метода
в исследованиях клеточных суспензий обсуждались выше в разд. 9.7.2.

При исследовании клеток требования к иммерсионным агентам должны быть
несколько иными, чем при оптическом просветлении биотканей, где во многих
приложениях только повреждение клеток является критичным и гиперосмотическое
действие агентов обеспечивает один из ведущих механизмов просветления ткани.
В общем случае иммерсионное вещество (ИВ), используемое для рефрактометрии
живых клеток, должно удовлетворять следующим требованиям [1360, 1383].

1. ИВ должно быть нетоксичным, не влияющим на структуру и функции живых
клеток, т. е. химически инертным и не влияющим на какие-либо химические компо-
ненты клетки.

2. Оно должно быть изотоническим, т. е. не вызывать никаких изменений объ-
ема клетки. Сжатие или набухание клетки, индуцированное перемещением воды
из клетки в окружающую среду или наоборот, сопровождается соответствующими
изменениями показателя преломления клетки, и его измеренное значение не будет
истинным. Изотоническое свойство является характеристикой клетки в растворе,
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связанной с такой физической характеристикой раствора, как его изоосмотическое
свойство, но эти характеристики могут и не совпадать. Для обеспечения изоос-
мотических и изотонических условий ИВ должно оказывать низкое осмотическое
давление, т. е. состоять из растворенных частиц с большим молекулярным весом
и размерами. Например, осмотическое давление 10%-го водного раствора сыворо-
точного альбумина быка (САБ) эквивалентно давлению 0,08%-го водного раствора
хлорида натрия (NaCl).

3. ИВ не должно проникать в клетку, когда исследуется показатель преломления
цельной клетки. Иначе при иммерсии клетки в среде с более высоким показателем
преломления это вещество, проникая в клетку, будет выравнивать показатели пре-
ломления внутри и вне ее, и результат измерения показателя преломления клетки
будет далек от истинного значения. Поэтому во многих случаях ИВ должно иметь
макромолекулярную структуру для предотвращения его проникновения в клетку.
Однако, в некоторых особых случаях, когда объектом исследования являются внутри-
клеточные органеллы, можно использовать иммерсионные агенты с контролируемой
проницаемостью.

4. ИВ должно свободно растворяться в воде так, чтобы показатель преломления
раствора мог быть равным или большим, чем у исследуемой части клетки. Для
клеток животных показатель преломления находится в интервале от 1,350 до 1,426
(см. табл. 9.6), а для бактериальных клеток от 1,360 до 1,420 [1383]. Значения
показателя преломления ИВ должны быть вариабельными в этих пределах с шагом
0,002–0,005. Лучшим решением является выбор двух хорошо смешивающихся друг
с другом растворов, одного с минимальным показателем преломления, а другого
с максимальным для исследуемого диапазона. Очень важно, чтобы для каждого сме-
шивания ИВ сохраняло свои изотонические свойства. Очевидно, что это требование
можно удовлетворить, если оба раствора имеют низкое осмотическое давление и при
их смешивании не происходит особых химических реакций, вызывающих его рост.

5. ИВ должно быть оптически прозрачным и изотропным, т. е. должны быть
обеспечены условия наменьшего поглощения и рассеяния в нужном для измерений
диапазоне длин волн, а также наменьшее линейное двулучепреломление и хираль-
ность.

6. ИВ должно быть стабильным в интервале температур от комнатной до физио-
логической и не менять своих оптических свойств при продолжительном хранении.

Такие требования выполняются наиболее полно для водных растворов альбумина
и водно-глицериновых желатиновых гелей [1360, 1383]. Пятая фракция сывороточно-
го альбумина быка и человека содержит в основном альбумин и около 3% или менее
α-глобулина, 0,5% β-глобулина [1383], а его показатель преломления имеет линей-
ную зависимость от концентрации с инкрементом βp = 0,00185 (формула (7.34)).
Некоторое отклонение от линейности наблюдается для высоких концентраций, что,
возможно, связано с относительно высокой вязкостью. Для микробиологических ис-
следований растворы белков обычно готовят с показателем преломления в интервале
от 1,360 до 1,420 с шагом 0,002 на основе 0,5–0,6% раствора NaCl в дистиллирован-
ной воде [1383].

Водно-глицериновые желатиновые гели применимы, когда подвижность клеток
не позволяет провести точные измерения с растворами белков [1383]. Такие гели
фиксируют и иммобилизуют клетку, сохраняя ее жизнеспособность, они оптически
прозрачны, имеют низкое двулучепреломление и высокую стабильность оптических
свойств при правильной эксплуатации и низкое осмотическое давление. Наборы
изотонических гелей для исследований приготовляются путем разбавления кон-
центрированных бессолевых и очищенных желатиновых гелей с мутностью 0,5 ·×
× 10−3 см−1 в 0,2%-м стерильном растворе глицерина и в 0,5%-м растворе NaCl с pH
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7,0–7,2; можно использовать также другие составы с 1%-м глицерином и 0,5%-й
глюкозой или 10%-й сахарозой. С использованием растворов белков и желатиновых
гелей в качестве иммерсионных веществ и фазово-контрастной микроскопии с эф-
фективным подавлением фонового света, были измерены показатели преломления
многочисленных бактерий таких семейств, как Coccaceae, Bacteriaceae, Bacillaceae,
Spirillaceae и Proactinomycetaceae [1383]. На основе измерений рефракции были
исследованы концентрация сухих веществ и воды в бактериальных клетках, их плот-
ность, цикл роста бактерий, а также регидратация высушенных путем сублимации
бактериальных клеток и гидратация спор. Была также произведена дифференциация
жизнеспособных и мертвых клеток в препаратах, высушенных путем сублимации,
а также определен процент жизнеспособных спор.

Эффект оптического просветления наиболее просто можно продемонстрировать
путем анализа полученных с помощью фазового микроскопа изображений бактери-
альных клеток, содержащих только цитоплазму и клеточную стенку [1383]. Если
биологический объект однороден, согласование его показателя преломления с пока-
зателем преломления окружающей среды делает его оптически невидимым. В случае
бактерий, содержащих только цитоплазму и клеточную стенку, согласование показа-
телей цитоплазмы и внеклеточной жидкости убирает изображение цитоплазмы и рез-
ко обостряет изображение стенки за счет прохождения света через нее. В случае,
если показателем внеклеточной жидкости можно управлять посредством добавления
подходящего агента, исчезновение видимости цитоплазмы и резкое усиление яркости
мембраны можно использовать как эффективное средство измерения показателя
преломления цитоплазмы и мониторинга жизнеспособности клетки. Рисунок 9.51
иллюстрирует эффект оптического просветления.

Рис. 9.51. Влияние согласования показателя преломления внеклеточной жидкости с пока-
зателем преломления цитоплазмы на изображение клеток дизентерийных бактерий с помо-
щью фазово-контрастного микроскопа. Видно резкое усиление яркости стенки клеток (рабо-

та [1383, с. 70])

В качестве перспективного метода для детального исследования эффекта оптиче-
ского просветления в клетках и его возможных приложений был предложен конечно-
разностный временной подход (Finite-Difference Time-Domain, FDTD) [1716]. В рабо-
те [1716] представлены результаты 3D- и 2D-моделирования с помощью этого подхо-
да прохождения света через биологическую клетку, состоящую только из цитоплазмы
и мембраны. Рассчитанные 2D-распределения и два сечения фазы Ez-компоненты
поля излучения, рассеянного вперед через биологическую клетку в ближнем поле,
показаны на рис. 9.52. Хорошо видно, что согласование показателей преломления
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Рис. 9.52. Моделирование рассеяния света биологическими клетками в контролируемой вне-
клеточной среде с помощью конечно-разностного временного подхода (FDTD) [1715, 1716].
Рассчитанные двумерные распределения и два сечения фазы составляющей светового по-
ля Ez в ближнем поле биологической клетки, содержащей только цитоплазму и клеточную
стенку. Ясно видно, что согласование показателей преломления (графики справа) суще-
ственно увеличивает фазовый контраст клеточной стенки. Радиус клетки 0,72 мкм, толщина
стенки 0,06 мкм, показатель преломления цитоплазмы 1,36, мембраны — 1,47. Асимметрия
обусловлена z-поляризацией падающего излучения. Моделирование проводилось с помощью
программного обеспечения FDTD, коммерческого продукта Lumerical Solutions Inc., Vancouver,

BC, Canada
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(графики справа) значительно увеличивает фазовый контраст клеточной мембраны,
как следует из экспериментальных данных рис. 9.51. Интенсивность изображения
в фазовой микроскопии прямо пропорциональна фазе, накопленной световым пучком
в результате его распространения через клетку. Вычисления производились для
типичных параметров микробной клетки: диаметр клетки 1,44 мкм, толщина мем-
браны 0,06 мкм, показатель преломления цитоплазмы 1,36, мембраны — 1,47. Шаг
сетки (размер ячейки) моделирования составлял 0,02 мкм, а показатель преломления
внеклеточной жидкости брался равным 1,33 и 1,36 для условий рассогласования
и согласования показателей преломления соответственно.

Экспериментально определенные отношения интенсивностей рассеяния от клеток
(клон фибробластов крысы MR1; ∼ 105 клеток/мл), погруженных в среду с низким
и высоким показателем преломления, представлены в работе [216]. В качестве среды
с низким показателем преломления n = 1,332 в обоих случаях брался фосфатный
буферный раствор (ФБР). Средами с высоким показателем преломления служили
сывороточный альбумин быка в ФБР (n = 1,345) и овальбумин в ФБР (n = 1,343).
Интенсивность света, рассеянного под малыми углами (< 20◦) существенно вы-
ше, когда клетки погружены в ФБР с низким показателем преломления, чем при
иммерсии в растворе белка с более высоким показателем преломления. Можно
сделать вывод, что имеет место значительное рассеяния на малые углы от клеточных
структур, находящихся в контакте с ИВ. Однако для больших углов (> 40◦) влияние
увеличения показателя преломления ИВ на рассеяние света намного меньше. Следуя
оценкам авторов работы [216], можно определить процент рассеяния света внутри-
клеточными структурами. Учитывая, что отношение интенсивностей рассеяния от
клеток, взвешенных в ИВ с низким и высоким показателем преломления, для углов
больше 40◦ равно 1,3, можно оценить долю света, рассеянного частицами внутри
клетки. Интенсивность рассеяния в ИВ с низким показателем преломления равна
Inc + Ic, где Inc и Ic — интенсивности рассеяния от структур, не контактирующих
и контактирующих с ИВ соответственно. В ИВ с высокой рефракцией рассеяние от
частиц, контактирующих с ИВ, уменьшается примерно в 2,1 раза и интенсивность
рассеяния равна Inc + 0,48 · Ic. Таким образом, относительная доля рассеяния от
внутриклеточных компонентов при иммерсии в ФБР равна Inc/(Inc + Ic) ≈ 0,55,
поскольку (Inc + Ic)/(Inc + 0,48 · Ic) ≈ 1,3.

9.8. Некоторые применения метода иммерсии биотканей

9.8.1. Измерение содержания глюкозы в биоткани. Неинвазивный и непре-
рывный мониторинг концентрации глюкозы в крови и биотканях — одно из наиболее
многообещающих приложений оптики в медицине. Основная трудность, препятству-
ющая развитию и клиническому применению неинвазивного оптического датчика
содержания глюкозы в крови, связана с очень низким уровнем сигнала, создаваемого
молекулами глюкозы. Результатом этого является низкая чувствительность и специ-
фичность мониторинга глюкозы [105, 138, 166].

Концепция неинвазивного определения глюкозы в крови с использованием рассе-
ивающих свойств крови, в качестве альтернативы спектроскопии поглощения и поля-
ризационно-чувствительным методам [105, 166, 991], для мониторинга физиологиче-
ских концентраций глюкозы в крови больных диабетом находится в стадии интенсив-
ного обсуждения [166, 467–469, 991–999, 1006–1008, 1191, 1192, 1387–1389, 1622,
1650, 1683, 1684, 1761, 1765, 1874–1877]. Многие из рассмотренных в разд. 9.7.2
параметров крови, таких как размер эритроцитов, показатель преломления, упаковка,
агрегация, меняются при изменениях содержания глюкозы в крови и важны для
ее мониторинга у больных диабетом. Действительно, при физиологических концен-
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трациях глюкозы от 40 до 400 мг/дл роль некоторых эффектов может меняться,
а другие эффекты, например скорость проникновения глюкозы внутрь эритроцита
и последующее гликирование гемоглобина, также могут быть важными [1387–1389,
1650, 1681, 1878] (см. разд. 7.11 и рис. 7.14).

Попытки неинвазивного определения глюкозы с использованием рассеяния света
компонентами кожной ткани предпринимались в ближнем ИК-диапазоне с помощью
модуляционного отражательного метода с временным разрешением [467] и метода
диффузного отражения с пространственным разрешением [469, 1875]. Оба подхода
основаны на связи концентрации глюкозы с величиной рассогласования показате-
лей преломления между интерстициальной жидкостью и волокнами биоткани и,
следовательно, приведенного коэффициента рассеяния биоткани μ′

s. Эксперимент
с фиксацией концентрации глюкозы (концентрации вводимых глюкозы и инсулина
подбираются так, чтобы обеспечить постоянство концентрации глюкозы в течение
всего промежутка времени измерений [991]) показал, что δμ′

s на длине волны 650 нм
качественно отслеживает концентрацию глюкозы в крови добровольца, больного
диабетом (рис. 9.53) [469]. Расстояние rsd между облучающим и приемным волокон-
ными световодами находилось в интервале от 1 до 10 мм, что соответствует пример-
но 0,5–5 мм глубине зондирования ткани, для которой определялась величина μ′

s.
Дрейф μ′

s, не зависящий от содержания глюкозы, не давал возможности провести
достоверный статистический анализ и был отнесен авторами на счет влияния других
физиологических процессов, дающих вклад в δμ′

s [469]. Изменения μ′
s происходили

не только за счет изменений показателя преломления интерстициальной жидкости,
вызванных возрастанием концентрации глюкозы.

Пространственно разрешенные измерения отражения (на 800 нм и при rsd =
= 0,8–10 мм) при оральной пробе на толерантность к глюкозе производились на пяти
здоровых добровольцах и 13 добровольцах, больных диабетом типа 2, с использо-

Рис. 9.53. Приведенный коэффициент рассеяния на длине волны 650 нм (точки) и концентра-
ция глюкозы в крови (сплошная линия), измеренные у добровольца с инсулин-зависимой фор-
мой диабета в ходе эксперимента с двойной фиксацией концентрации глюкозы в крови [469].
Многоканальный волоконно-оптический отражательный спектрометр с пространственным раз-
решением на основе ПЗС-линейки и программное обеспечение на основе нейронной сети
использовались для определения оптических параметров ткани. Данные измерений коэффици-
ента отражения накапливались с 15-секундным интервалом в течение 5 ч; в ходе эксперимента
осуществлялся мониторинг комнатной температуры и температуры кожи добровольца, который
оставался настолько неподвижным, насколько это было возможно, не пил и не принимал пищу
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ванием оптического датчика, приложенного к коже живота [1875]. У добровольцев,
больных диабетом, в 80% случаев наблюдалась связь между концентрацией глюкозы
в крови и величиной δμ′

s, а в остальных 20% корреляции не наблюдалось. Для
добровольцев без диабета 73% случаев соответствовали калибровке для μ′

s как функ-
ции концентрации глюкозы. Слабая корреляция между измеренными значениями δμ′

s
и концентрацией глюкозы в этих экспериментах могла быть связана с высокой чув-
ствительностью использованного зонда, имевшего большую глубину зондирования,
к сосудистым эффектам действия глюкозы, индуцирующего временные изменения
кровотока в коже и подкожных слоях ткани [991].

Отклик не болеющего диабетом мужчины на введение глюкозы в количестве
1,75 г на 1 кг веса тела (стандартный тест на толерантность к глюкозе) определялся
при непрерывном мониторинге произведения nμ′

s, измеряемого на мышечной ткани
бедра с помощью портативного модуляционного спектрометра (рис. 9.54) [467]. По-
казатель преломления n модифицированной глюкозой интерстициальной жидкости
определяется формулой (7.39). По мере роста содержания глюкозы в крови величина
nμ′

s убывает. На рис. 9.54 б показан корреляционный график, построенный по данным
рис. 9.54 а. Он хорошо согласуется с простой физической моделью, основанной на
приближении Рэлея–Ганса и учитывающей согласование показателей преломления.
Ключевыми факторами успеха такого подхода являются точность измерений приве-
денного коэффициента рассеяния при использовании модуляционного спектрометра
ближнего ИК-диапазона [467]. Очевидно, что и другие физиологические эффекты,
имеющие отношение к изменению концентрации глюкозы, могут вызывать наблюда-
емые изменения μ′

s, и, как уже отмечалось, влияние глюкозы на кровоток в ткани
может быть одним из источников ошибок при измерении μ′

s.
Так называемая спектроскопия окклюзии — подход, основанный на управляемом

рассеянии света эритроцитами [991, 1683, 1684, 1877]. Этот метод подразумевает
применение окклюзии кровеносных сосудов пальца для замедления кровотока с це-
лью минимизации сдвиговых сил в потоке, что позволяет эритроцитам образовывать
агрегаты. В условиях окклюзии регистрируются изменения рассеяния. Окклюзия не
влияет на остальные компоненты ткани, в то время как агрегаты эритроцитов по
рассеивающим свойствам отличаются от отдельных эритроцитов и остальной ткани.
Как уже обсуждалось, изменения концентрации глюкозы влияют на показатель
преломления плазмы крови и, следовательно, на рассеяние света кровью при ок-
клюзии из-за согласования или рассогласования показателей преломления агрегатов
и плазмы крови. Окклюзионная спектроскопия отличается от спектроскопии отра-
жения с пространственным или временным разрешением тем, что в ней измеряется
глюкоза в крови, а не в интерстициальной жидкости. Спектроскопия окклюзии была
опробована на человеке с применением гиперинсулинемического-гипогликемического
теста [1684]. Этот метод открывает принципиальную возможность прямого измере-
ния вариаций показателя преломления плазмы крови, однако в клинических иссле-
дованиях требуется учет многих других факторов, влияющих на рассеяние света
эритроцитами и их агрегатами. К таким факторам относятся: 1) сложность явления
агрегации эритроцитов и его зависимости от концентрации глюкозы, патологических
состояний и других заболеваний [991, 1864, 1865]; 2) влияние глюкозы на форму
и структуру эритроцита.

Для неинвазивного определения концентрации глюкозы в биотканях был предло-
жен ОКТ-метод [991, 1006–1008, 1874, 1876, 1879, 1880]. Высокое пространственное
разрешение метода ОКТ может обеспечить большую чувствительность, точность
и специфичность мониторинга концентрации глюкозы, благодаря точному измере-
нию индуцированных глюкозой изменений оптических свойств интересующего слоя
биоткани (дермы). В отличие от метода диффузного отражения, ОКТ позволяет
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Рис. 9.54. Тест на толерантность к глюкозе, проведенный для добровольца с помощью пор-
тативного модуляционного (120 МГц) спектрометра ближнего ИК-диапазона (850 нм) [467]:
а — за время t = 45 мин испытуемый повышал уровень глюкозы в крови при принятии 160 г
сахара в виде пищи (1,75 г/кг веса тела); сплошная кривая — результат измерения nμ′

s на
бедре, n определяется формулой (7.39); незаполненные кружки показывают концентрацию
глюкозы в крови, определенную домашним измерителем глюкозы в крови; данные, получаемые
каждые 30 с, усреднялись по 5 измерениям для построения графика; б — соответствующая
графику (а) корреляция между измеренной концентрацией глюкозы в крови и произведением
nμ′

s, усредненным по интервалу времени 2,5 мин, середина которого соответствует моменту
прокалывания пальца для взятия пробы крови на глюкозу. Ошибка nμ′

s определялась как
стандартное отклонение по пяти измерениям, усреднение которых давало одну точку. Ошибка
в определении концентрации глюкозы оценивалась в ±2,5 мг/дл. Сплошная линия — теорети-

ческий расчет в соответствии с моделью Рэлея–Ганса
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с разрешением по глубине получить качественную и количественную информацию
об оптических свойствах трех основных слоев кожи человека: рогового слоя эпидер-
миса, слоя шиповидных клеток (живой эпидермис) и соединительной ткани дермы.
Дерма — единственный слой кожи, содержащий развитую сеть кровеносных мик-
рососудов. Поскольку концентрация глюкозы в интерстициальной жидкости тесно
связана с концентрацией глюкозы в крови, можно ожидать индуцированных глюко-
зой изменений сигнала ОКТ, регистрируемого от дермальной области кожи. Было
предложено два метода измерения и мониторинга концентрации глюкозы в ткани на
основе ОКТ: 1) мониторинг коэффициента рассеяния ткани μs как функции концен-
трации глюкозы в крови с использованием амплитудной системы ОКТ [1006–1008]
и 2) измерение индуцированных глюкозой изменений показателя преломления Δn
с использованием двухканального волоконно-оптического поляризационного фазо-
чувствительного низкокогерентного рефлектометра [1874].

Эксперименты проводились с помощью портативной амплитудной системы ОКТ
с центральной длиной волны 1300 нм, мощностью низкокогерентного источника
излучения 0,5 мВт и длиной когерентности 14 мкм; поперечное разрешение ОКТ
составляло 12 мкм [1006–1008, 1879]. Авторы сообщают о результатах, полученных
на фантоме (водная суспензия из полистироловых микросфер и молока), животных
[27 новозеландских кроликов и 13 безволосых юкатанских микросвиней (Yucatan
micropigs)] и человеке (двадцать здоровых добровольцев в 24 экспериментах). ОКТ-
изображения получались от кожи (ухо кролика, область спины у микросвиньи, рука
человека). Крутизна сигнала ОКТ вычислялась на глубине в пределах 150–900 мкм.
Применение глюкозы осуществлялось посредством: 1) внутривенной болюсной (удар-
ной дозы) инъекции для быстрого увеличения концентрации глюкозы в крови;
2) внутривенной капельной инъекции для медленных управляемых изменений кон-
центрации глюкозы в крови в экспериментах на животных; 3) стандартного орального
теста на толерантность к глюкозе (ОТТГ) в исследованиях на человеке. Образцы
крови исследовались при помощи анализаторов глюкозы в крови OneTouch (Lifescan
Inc., Milpitas, CA), HemoCue (Ryan Diagnostic, Inc., Naperville, IL) и Vitros 950
(Ortho-Clinical Diagnostics, Inc., Raritan, NJ).

Сначала получается ОКТ-изображение слоев кожи и оценивается сигнал ОКТ
как функция глубины зондирования. Крутизна части графика, относящейся к слою
дермы, используется для вычисления μs. Для эксперимента с кожей животного
под анестезией ОКТ-изображения показывают, что глюкоза влияет на согласование
показателей преломления в коже и уменьшает μs [1879]. Таким образом была опре-
делена крутизна зависимости сигнала ОКТ от глубины и установлена ее корреляция
с концентрацией глюкозы в крови (рис. 9.55).

Типичные результаты клинических исследований показаны на рис. 9.56. ОКТ-
изображения и образцы крови брались из левого и правого предплечья. Хорошая
корреляция между концентрацией глюкозы в крови и снижением крутизны сигнала
ОКТ наблюдалась на глубине 200–600 мкм во время ОТТГ. Измерения, соответству-
ющие слоям эпидермиса и верхней дермы, либо не показали изменений крутизны
сигнала ОКТ при вариациях концентрации глюкозы в крови, либо эти изменения
были очень малы. Наиболее вероятной причиной этого представляется градиент
убывания концентрации глюкозы от кровеносных микрососудов дермы к роговому
слою. Поэтому чувствительность и точность ОКТ-измерений концентрации глюкозы
в крови должна быть максимальной в областях развитой сети кровеносных микросо-
судов, т. е. в области дермы.

Сравнение результатов, полученных на коже уха кролика при болюсной инъекции
глюкозы и на коже микросвиньи при фиксации глюкозы, показало, что крутизна
сигнала ОКТ менялась примерно на 8%/мМ в первом случае и на 2%/мМ во
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Рис. 9.55. Характерные сигналы ОКТ от кожи юкатанской микросвиньи (Yucatan micropig) в
течение эксперимента с фиксацией концентрации глюкозы при низкой и высокой концентрации
глюкозы в крови (а) и часть ОКТ-сигнала в области дермы с линейной подгонкой (б) [1008]

втором. Это предполагает возможность физиологического отклика ткани на резкий
рост концентрации определяемого вещества в интерстициальной жидкости в ходе
экспериментов с болюсной инъекцией глюкозы.

Результаты, полученные на фантомах, животных и в клинических исследованиях,
демонстрируют потенциальны возможности ОКТ для обнаружения малых измене-
ний коэффициента рассеяния рассеивающих сред под влиянием глюкозы с высокой
точностью и чувствительностью. Необходимы, однако, дополнительные исследования
в следующих направлениях: 1) снижение шума, связанного со спеклами и неодно-
родностью ткани; 2) развитие алгоритмов и методов для компенсации артефактов
движения; 3) апробация системы в клинических исследованиях с участием больных
диабетом. Хотя, скорее всего, датчики глюкозы на основе ОКТ потребуют калибровки
с помощью известных и широко применяемых инвазивных датчиков глюкозы, они,
тем не менее, помогут резко сократить число инвазивных измерений и обеспечат
возможность непрерывного мониторинга концентрации глюкозы в крови.
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Рис. 9.56. Крутизна сигнала ОКТ и концентрация глюкозы в крови в зависимости от времени.
ОКТ-изображения и образцы крови были получены от кожи левого (а) и правого (б) предпле-

чья добровольца во время орального теста на толерантность к глюкозе (ОТТГ) [1007]

Ставился вопрос о специфичности метода ОКТ в применении к мониторингу
концентрации глюкозы в ткани [1008]. Был проведен экспериментальный и теоре-
тический анализ влияния нескольких физических и физиологических параметров
(таких как изменение разности показателей преломления между интерстициальной
жидкостью и рассеивающими центрами и структурные модификации в ткани из-за
изменений концентрации глюкозы) на крутизну сигнала ОКТ. Полученные результа-
ты показывают, что: 1) вариации нескольких метаболических веществ в организме
способны влиять на разницу показателей преломления между интерстициальной
жидкостью и рассеивающими центрами в ткани, однако действие глюкозы примерно
на один или два порядка сильнее; 2) рост концентрации глюкозы в интерстициальной
жидкости в физиологическом диапазоне (3–30 мМ) может уменьшить коэффициент
рассеяния на 0,22%/мМ из-за изменения объема клеток; 3) стабильность крутизны
сигнала ОКТ зависит от неоднородности ткани и артефактов, связанных с движе-
нием; 4) умеренные флуктуации температуры кожи (±1 ◦C) не снижают точности
и специфичности датчика глюкозы на основе ОКТ, однако существенный нагрев или
охлаждение (несколько градусов) заметно меняет крутизну сигнала ОКТ. Эти резуль-
таты означают, что ОКТ может обеспечить достаточную специфичность мониторинга
концентрации глюкозы при нормальных физиологических условиях.

Дифференциальный фазоконтрастный метод на основе ОКТ также использовался
для мониторинга изменений оптических параметров биоткани, вызванных глюко-
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зой [1874]. В то время как амплитудный метод ОКТ использует регистрацию и ана-
лиз интенсивности оптического излучения, отраженного назад, фазочувствительный
метод ОКТ использует фазовую информацию, получаемую при зондировании об-
разца одновременно двумя совмещенными низкокогерентными пучками. Изменения
показателя преломления образца проявляются в разности фаз Δϕ между двумя
пучками. Эти методом можно измерить разность хода между пучками (выражаемую
через разность фаз как (λ/4π)Δϕ) в масштабе ангстрем/нанометр в прозрачных
и рассеивающих средах. Авторы работы [1874] изучали концентрационно-зависимые
изменения фазы, dϕ/dC, и показателя преломления, dn/dC, в водных растворах глю-
козы, других метаболитов, таких как CaCl2, MgCl2, NaCl, KCl, KHCO3, мочевины,
сывороточного альбумина быка и глобулина, в прозрачных и рассеивающих ткане-
подобных средах. Полученные результаты показали, что: 1) измеренные значения
показателя преломления находятся в хорошем согласии с литературными данными,
полученными на обычном рефрактометре белого света в видимом диапазоне; 2) влия-
ние глюкозы на dn/dC примерно на один–четыре порядка больше, чем влияние дру-
гих анализируемых веществ в физиологических концентрациях; 3) хорошее согласие
результатов, полученных в прозрачных и рассеивающих средах, позволяет применять
метод для измерений in vivo; 4) фазоконтрастный метод ОКТ обладает высокой
чувствительностью (меньше одного мМ) при измерении концентрации глюкозы.

Как и в других методах, основанных на рассеянии, регистрируемым явлением
в ОКТ является влияние глюкозы на показатель преломления интерстициальной
жидкости. Хотя метод ОКТ не учитывает изменения показателя преломления, свя-
занные с циркуляцией крови и изменениями температуры, по сравнению с другими
оптическими методами, в которых используется сравнительно большой исследуемый
объем, охватывающий несколько слоев ткани [467–469, 991, 1875], ОКТ имеет суще-
ственное преимущество, поскольку глубина зондирования ограничена определенным
слоем дермы и исключен нежелательный сигнал от других слоев ткани. Точный
выбор участка зондирования очень важен при мониторинге глюкозы в биоткани,
поскольку усвоение глюкозы различно в разных слоях ткани, являясь наименьшим
в соединительных тканях и гладких мышцах и наибольшим в жировой ткани
и скелетных мышцах [1881]. Кроме того, необходимо учитывать, что при быстрых
изменениях глюкозы в крови существует время запаздывания порядка 10–25 мин
между изменениями концентрации глюкозы в крови и в тканях кожи [1881].

Важно, что концентрация глюкозы в крови меняет термически модулированные
сигналы от кожи [991, 1661]. Это происходит из-за некоторых физиологических и фи-
зических эффектов, индуцируемых в коже при модуляции температуры. Модуляция
температуры влияет, в основном, на кровообращение в сосудах кожи (физиологи-
ческий эффект), а изменение концентрации глюкозы — на рассеяние света в коже
(физический эффект). Экспериментальная установка, основанная на измерении тер-
мооптического отклика кожи человека, была использована для регистрации сигнала
от предплечья добровольцев [1271, 1661]. Была установлена корреляция между
концентрацией глюкозы в крови и сигналом локального оптического отражения
на длинах волн между 590 и 935 нм при модуляции температуры кожи. В этом
диапазоне длин волн нет полос поглощения глюкозы, так что коэффициент погло-
щения кожи μa по большей части определяется поглощением крови, отражающим
изменения гемодинамики в кожной ткани. Очевидно, что μ′

s является мерой разницы
показателей преломления между интерстициальной жидкостью и соединительными
волокнами ткани.

Данные о локальном оптическом отражении непрерывно собирались в течение
90-минутного периода, когда оптический зонд контактировал с кожей, а темпера-
тура поверхности кожи пошагово менялась от 22 ◦C до 38 ◦C, проходя 15 циклов
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температурной модуляции [991, 1661]. Каждый цикл содержал следующие шаги:
кожа приводилась в равновесие в течение 2 мин при температуре зонда 22 ◦C, потом
температура поднималась до 38 ◦C в течение 1 мин, поддерживалась 2 мин на этом
уровне, а затем понижалась до 22 ◦C в течение последующей 1 мин. На каждом
температурном уровне (в течение двухминутного окна) снималось четыре пакета
оптических данных и определялись значения μa и μ′

s. Температурная модуляция от
22 ◦C до 38 ◦C вызывала периодический набор изменений показателя преломления
кожи и параметров кровеносных сосудов, приводя к периодическим изменениям
отражательной способности кожи [991, 1661]. Четырехчленное линейное выражение
использовалось для подгонки методом наименьших квадратов экспериментальных
данных для отражательной способности и содержания глюкозы:

[Glucose] = a0 + Σiai ·R′
i(r,λ,T ). (9.39)

Параметр отражения R′(r,λ,T ), определенный выражением (9.39), равен нату-
ральному логарифму от измеренной локальной отражательной способности. Трид-
цать две последовательности R′ (при T22 ◦C) = lnR(r,λ,T22 ◦C) и R′ (при T38 ◦C) =
= lnR(r,λ,T38 ◦C) были использованы для линейной корреляции по методу наимень-
ших квадратов. Для каждого 2-часового теста на толерантность к пище измеренные
температурные последовательности содержали 20 точек данных [991, 1661]. Корре-
ляция между значениями глюкозы и оптическими сигналами в этом спектральном
диапазоне была приписана влиянию глюкозы на показатель преломления и гемоди-
намический отклик кожи; коэффициент корреляции находился в интервале от 0,69
до 0,94 у двух добровольцев, проходивших исследование по 6 дней каждый.

Метод термооптического отклика по сравнению с измерениями оптического от-
ражения при сравнительно больших расстояниях между источником и приемником
[467–469, 1875] имеет некоторые преимущества, обусловленные более высоким про-
странственным разрешением, поскольку благодаря конструкции зонда (близкое рас-
положение приемника и источника) он ограничивает глубину зондирования областью
дермы и использует контроль температуры поверхности кожи.

9.8.2. Прецизионная лазерная хирургия. Фемтосекундные лазерные импуль-
сы используются для прецизионного подповерхностного фоторазрушения прозрачных
тканей, например роговицы глаза [781, 1811]. Высокие интенсивности, необходимые
для фоторазрушения, достигаются в фокусе лазерного пучка при пиковой мощности.
Локализация оптического пробоя может контролироваться так, чтобы она проис-
ходила только в фокусе пучка, где интенсивность превосходит пороговый уровень
разрушения. Если лазер сфокусирован в точку, лежащую за поверхностью ткани,
происходит подповерхностное разрушение только в фокусе. В слоях ткани, через
которые проходит фокусируемое излучение, не возникает никаких повреждений.
В противоположность прозрачным, мутные ткани рассеивают свет, расширяя им-
пульс в пространстве и времени, тем самым разрушая острую фокусировку и удли-
няя импульс, т. е. нарушая необходимые условия для прецизионного фоторазруше-
ния [781, 1811]. Такие же проблемы типичны для нелинейной спектроскопии, вклю-
чая многофотонную флуоресцентную микроскопию и ГВГ-визуализацию [1123–1132,
1576–1580, 1662].

Возможности фокусировки света через рассеивающую среду ограничены, особен-
но при длинах волн меньше, чем 1300 нм. Однако, как было уже показано, метод
оптического просветления с применением подходящего иммерсионного агента может
быть использован для временного уменьшения рассеяния ткани, что может оказаться
эффективным средством в прецизионной лазерной хирургии. В частности, концепция
прецизионного фоторазрушения просветленной ткани была продемонстрирована на
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примере склеры глаза человека [781, 1811]. В работе [781] фемтосекундные им-
пульсы с энергией примерно 5 мДж от двух лазерных источников, 1060 нм (500 фс)
и 775 нм (150 фс), с частотой повторения 1 кГц использовались для подповерхностно-
го разреза в склере in vitro. Пучок фокусировался в пятно размером 1,5 мкм (775 нм)
или 5 мкм (1060 нм) и сканировался под поверхностью ткани на различных глубинах
для получения пробных разрезов.

Для обеспечения прозрачности образцы ткани пропитывались в течение 15 мин
рентгеноконтрастным веществом на основе сахаров — гипак-76 (hypaque-76). Изме-
ренные спектры аксиального пропускания нормальной и обработанной гипаком-76
склеральной ткани (регистрировался свет, рассеянный вперед внутри узкого конуса
вокруг направления падающего пучка), а также спектры физиологического раствора
и просветляющего агента, приведены на рис. 9.57. Как видно, пропускание склеры
никогда не превышает 10% с широким максимумом на 1600–1800 нм. Для склеры,
обработанной гипаком-76, пропускание значительно увеличивается по всему спектру,
особенно для ближнего ИК-излучения от 800 до 1350 нм. Окно прозрачности также
создается между двумя сильными полосами поглощения воды от 1500 до 1800 нм.
Пропускание на 775 и 1060 нм превышает 60%.

Рис. 9.57. Спектры пропускания образцов склеры в норме и под действием гипак-76 (hy-
paque-76), а также спектры физиологического раствора и гипак-76 [781]. Все образцы имели

толщину приблизительно 0,5 мм

Разница в пропускании при просветлении, как ожидается, не должна непосред-
ственно влиять на эффективность фоторазрушения, поскольку фоторазрушение при
использовании сверхкоротких импульсов зависит от интенсивности импульса, а не
от линейного поглощения, которое может меняться при переходе ткани из режима
многократного рассеяния к однократному режиму. Поэтому временные спектральные
окна с меньшим рассеянием и поглощением дают возможность сфокусированному
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пучку на время вмешательства проникать в глубь ткани с меньшим ослаблением
и искажениями, повышая тем самым эффективность прецизионной лазерной хи-
рургии.

Как и ожидалось, на длине волны 775 нм поперечный размер распределения
интенсивности в непросветленной склере не меняются от положения фокусирующей
линзы, поскольку рассеяние очень велико. Образующийся в ткани пучок во много раз
шире, чем на воздухе, и сильно спекл-модулирован (см. рис. 9.8) [555]. На большей
длине волны, 1060 нм, из-за меньшего рассеяния распределение более узкое, но
все равно сильно уширено. Поэтому фокусировка на заднюю поверхность ткани
невозможна на этих длинах волн, и оптический пробой непросветленной склеры
возможен только вблизи передней поверхности [781]. После обработки ткани гипа-
ком-76 размер пятна уменьшается почти до своих размеров в нерассеянном пучке
на обеих длинах волны, так что сильная фокусировка пучка позволяет осуществить
контролируемое фоторазрушение уже задней поверхности. Экспериментально было
продемонстрировано несколько типов внутрисклеральных разрезов с применением
технологии оптического просветления, таких как создание канала на части толщины
склеры, что можно использовать для осуществления транссклеральной процедуры,
аналогичной глубокой склеротомии, когда блок ткани с внутренней поверхности
склеры удаляется с минимальными повреждениями наружных слоев, или для изме-
нения механических свойств склеры с целью лечения псевдобиопии. Создание канала
на всю толщину склеры может быть полезным для дренирования водянистой влаги
при лечении глаукомы, а создание решетки пор в ткани склеры — для изменения ее
объемных свойств, включая гидравлическую проводимость; создание склерального
кармана может быть полезным для вживления имплантата при лечении старческой
дальнозоркости [781, 1811].

ОПА использовал в лазерной сосудистой хирургии для лечения кожных сосуди-
стых патологий [1808], а также при неинвазивной лазерной коагуляции семенных
протоков собаки [1808].

Иммерсионное оптическое просветление также перспективно при сопровождении
лазерных и нелазерных хирургических вмешательств, когда флуоресцентная или
оптическая отражательная визуализация используется для сопровождения опера-
ции [1787].

9.9. Другие методы управления
оптическими свойствами биотканей

9.9.1. Компрессия и растяжение биоткани. Как уже говорилось в разд. 9.1,
сжатие (компрессия) или растяжение мягкой ткани вызывает значительное увели-
чение ее оптического пропускания [1617]. Главные причины этого таковы: 1) уве-
личенная оптическая однородность ткани из-за устранения крови и интерстициаль-
ной жидкости из места сжатия (см. выражение (7.27)); 2) более тесная упаковка
компонентов ткани, которая вызывает меньшее рассеяние благодаря кооперативным
(интерференционным) эффектам (см. гл. 3) [654, 1616], и 3) меньшая толщина ткани.
Механизмы, лежащие в основе эффектов оптического просветления и изменения
отражения света мягкими тканями при сжатии и растяжении, были предложены
в ряде теоретических и экспериментальных исследований [61, 62, 495, 654, 768, 769,
1059, 1068, 1257, 1616, 1657, 1670, 1678, 1803–1807].

Следует, однако, подчеркнуть, что индуцированные сжатием эффекты в тканях,
содержащих мало крови, таких как склера, характеризуются выраженной инерцией
(несколько минут) из-за сравнительно медленной диффузии воды из сжатого участ-
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ка [569]. Было сделано предположение, что компрессия склеры может вытеснять воду
из пространства между коллагеновыми волокнами, увеличивая концентрацию белков
и мукополисахаридов. Поскольку указанные белки и сахара имеют показатель пре-
ломления, более близкий к показателю преломления коллагеновых волокон, можно
создать среду с высокой степенью согласования показателей преломления. С другой
стороны, компрессия уменьшает толщину образца d, что может увеличивать эффек-
тивную концентрацию рассеивающих частиц внутри ткани [1257]. Следовательно,
компрессия может дать некоторый вклад в увеличение коэффициента рассеяния
биоткани μs. Однако полное действие на изменение оптических свойств, пропорцио-
нальное произведению μsd, как правило, характеризуется меньшим рассеянием.

Иногда увеличение концентрации рассеивающих частиц может доминировать над
снижением разности показателей преломления рассеивателей и их окружения [1257].
Кроме того, сокращение толщины ткани вызывает рост локальной концентрации
хромофоров (для бескровной ткани или образцов ткани с агрегированной или коагу-
лированной кровью), т. е. растет коэффициент поглощения. Однако в целом, несмотря
на увеличение коэффициентов рассеяния и поглощения, ткань становится более
прозрачной за счет существенного уменьшения ее толщины.

Авторы работы [1257] наблюдали выступание жидкости вокруг образца при
компрессии. При умеренной компрессии выжималась только некоторая часть внекле-
точной жидкости, в основном по краям образца ткани через участки срезов. При та-
ких давлениях, недостаточных для разрушения клеточных стенок, внутриклеточные
жидкости сохраняются в клетках по объему образца. Поэтому при сжатии толщина
ткани уменьшается, а объемная концентрация воды увеличивается. Этим можно
объяснить увеличение коэффициента поглощения на длинах волн полос поглощения
воды при сжатии [1257]. Измерялись оптические параметры образцов кожи человека,
аорты быка, склеры быка и свиньи в спектральной области от 400 до 1800 нм
с использованием метода интегрирующей сферы и обратного метода добавления–
удвоения для определения коэффициента поглощения и приведенного коэффициента
рассеяния. Диффузное отражение и пропускание образцов этих тканей размером
2 × 2 см2 измерялись без давления и при давлении 0,1, 1, и 2 кг/см2, равномерно
распределенном по поверхности образца. В общем случае наблюдалось снижение
отражения, в то время как коэффициенты пропускания, поглощения и рассеяния
увеличивались из-за компрессии. Некоторые из этих данных для кожи человека
представлены в табл. 7.1. Как было объяснено ранее, величина рассеяния зависит от
разности показателей преломления, а также от концентрации рассеивающих частиц
и расстояний между ними. Вдоль направления нагрузки расстояние между компо-
нентами биоткани уменьшается, и из-за утечки воды из области сжатия достигается
лучшее согласование показателей преломления; оба эффекта уменьшают усредненное
рассеяние света (пропускание растет, а отражение падает). С другой стороны, ком-
прессия уменьшает толщину образца, что может увеличивать эффективную концен-
трацию рассеивающих частиц и хромофоров внутри ткани. В экспериментах с рав-
номерно распределенным давлением влияние роста концентрации рассеивающих ча-
стиц преобладало над уменьшением разности показателей преломления и эффектом
упаковки рассеивающих компонентов. Следует заметить, что относительный баланс
вкладов перечисленных механизмов может меняться при точечной компрессии [392,
393, 769]. Для понимания оптических свойств сжатой биоткани важны исследования
с временным разрешением в течение нескольких минут [769].

Спектральными свойствами кожи можно эффективно управлять с помощью внеш-
него локального давления в экспериментах in vivo, когда под действием УФ-излу-
чения развивается эритема (покраснение кожи) [1059, 1068, 1656]. На рис. 9.58 по-
казана оптическая плотность, найденная из измеренных in vivo спектров отражения
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от кожи человека с эритемой при различных значениях локального механического
давления. На третий день после УФ-облучения развитая эритема видна как увеличен-
ная оптическая плотность в спектральном диапазоне 520–580 нм из-за увеличенного
объема крови в коже. Гемоглобин крови блокирует рассеяние назад от глубоких
слоев кожи. Для более длинных волн, от 600 до 700 нм, увеличенный объем крови
вызывает рост рассеяния света тканью, который виден как уменьшение оптической
плотности. При давлениях (8,4–14) · 105 Па кровь покидает сжимаемую область
кожи, поэтому спектральная зависимость становится более гладкой из-за меньшего
поглощения в области 520–580 нм и меньшего рассеяния в области 600–700 нм.

Рис. 9.58. Спектральные распределения оптической плотности кожи добровольца с эритемой
(три дня после УФ-облучения) для различных значений внешнего механического давления:

1 — без давления; 2 — 5,6 · 104 Па; 3 — 8,4 · 104 Па; 4 — 1,4 · 105 Па [1059, 1656]

Аналогичная технология с несколько меньшей величиной внешнего давления 3 ·×
× 105 Па использовалась для определения in vivo содержания каротиноидов в коже
человека по виду спектра отражения в области 467–515 нм после компрессии [1319].

Интенсивность автофлуоресценции кожи также хорошо управляема при приложе-
нии к участку кожи локального давления. Как следует из рис. 9.59, внешнее давление
в пределах от 0 до 1,4 · 105 Па заметно меняет выход флуоресценции с длиной волны
460 нм при индуцированной эритеме. За счет более эффективного ослабления света
флуоресценции гемоглобином крови при более интенсивной эритеме (14 дней после
УФ-облучения) сдавливание кожи более эффективно контролирует (увеличивает)
выход света флуоресценции.

Как было также показано, наложение сдавливающей манжеты на верхнюю часть
руки здоровых добровольцев при уровнях давления 0, 20, 30, 40 и 60 мм рт. ст. не
меняло заметно уровень оксигемоглобина или меланина в предварительно облучен-
ной УФ-светом коже внутренней стороны предплечья (т. е. индуцированной эритемы
и меланиновой пигментации), как это следует из спектральных исследований [1670].
Напротив, деоксигемоглобин вносил значительный вклад в видимый цвет кожи.
Накопление крови в ткани при окклюзии или эритеме, выражающееся в росте
деоксигемоглобина, дает вклад в то, что визуально воспринимается как пигментация.
Показатель оксигемоглобина возрастал самое большее в течение одного дня после
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Рис. 9.59. Автофлуоресценция (АФ) кожи добровольца с эритемой (λf = 460 нм) в зависимо-
сти от приложенного внешнего давления в: 1 — 7 дней после УФ-облучения (менее развитая
эритема); 2 — 14 дней после УФ-облучения (более развитая эритема). Интенсивность АФ
кожи добровольца, измеренная в отсутствии эритемы и давления (пунктирная прямая линия),

представлена для сравнения [1059, 1068]

УФ-облучения, что хорошо коррелирует с клинической оценкой эритемы, а затем
экспоненциально убывал до базового уровня. Содержание меланина заметно росло на
7 день и оставалось относительно постоянным в течение последующих 3 недель, что
хорошо коррелирует с клинической оценкой пигментации (загара). Деоксигемоглобин
слегка увеличивался в 1-й день и оставался повышенным в последующие 2 недели.
Таким образом, он умеренно коррелировал с клинической оценкой эритемы только
в первый день, хотя он вносит заметный вклад в то, что клинически воспринимается
как загар на 7-й и 14-й день. Приложение давления ниже диастолического уровня
увеличивало концентрацию деоксигемоглобина, измеряемую с помощью спектроско-
пии диффузного отражения. Местное применение H2O2 снижало уровень деоксиге-
моглобина, что совпадало по времени с видимым побледнением кожи.

Распространение света в коже человека при механическом растяжении исследова-
лось in vivo с использованием стационарной диффузной рефлектометрии с перемен-
ным расстоянием между источником и приемником rsd [495]. Кожа на исследуемом
участке удерживалась в натянутом состоянии при ее механическом растяжении
в определенном направлении с последующей фиксацией на алюминиевом кольце
с помощью двухсторонней липкой ленты. Для средних и больших расстояний между
источником и приемником (rsd = 2 и 7 мм) было обнаружено, что анизотропия
распространения света следовала направлению растяжения. Направление растяжения
определяет направление, в котором наблюдается максимальный сигнал отражения
при расстоянии между источником и приемником более 2 мм. Таким образом, ко-
эффициент рассеяния минимален при измерении вдоль направления растяжения,
поскольку интенсивность для удаленного приемника максимальна. Было проведено
также моделирование методом Монте-Карло с учетом анизотропии коэффициен-
та рассеяния, вызванной различным взаимодействием фотонов со средой при их
миграции вдоль волокон ткани и поперек них и описываемой формулой (7.16)
с долей рассеивающих частиц (цилиндров), ориентированных в преимущественном
направлении, равной f = 0,35 [495]. Как следует из (7.16), сечение рассеяния из-
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меняется в зависимости от косинуса угла между направлением падающего фотона
и осью цилиндра. Оно максимально для перпендикулярного падения и минимально
для параллельного. Моделирование методом Монте-Карло показало, что для малых
расстояний между источником и приемником регистрируемый сигнал намного вы-
ше (коэффициент рассеяния также выше) для направления, перпендикулярного по
отношению к преимущественному направлению коллагеновых волокон. Для более
удаленного приемника сигнал выше в параллельном направлении (коэффициент
рассеяния ниже). Такие коррелированные или антикоррелированные зависимости
между интенсивностью отражения назад и коэффициентом рассеяния для малых
и больших расстояний, между источником и приемником соответственно, следуют
также из данных, показанных на рис. 9.28.

Из данного анализа следует, что за счет натяжения кожи коэффициентом рассея-
ния и соответствующими величинами отражения и пропускания можно эффективно
управлять. С другой стороны, интактная кожа имеет свою собственную анизотропию,
которая, как считается, обусловлена преимущественной ориентацией коллагеновых
волокон в дерме, описываемой линиями натяжения Лангера [495]. Так, различие
приведенного коэффициента рассеяния кожи человека достигает двух раз при раз-
личных направлениях распространения в том же месте (см. табл. 7.1). При внешнем
растяжении более существенное подавление рассеяния ожидается вдоль направления
естественного механического напряжения.

Измерения деформаций и приложенных нагрузок и оценка биомеханических
свойств ткани важны во многих областях медицины, включая мониторинг меха-
нических напряжений в закрывающихся ранах, полнослойных кожных лоскутах
и эспандерах тканей [1678]. Такие измерения можно обеспечить путем регистрации
отражения поляризованного света, они должны позволить хирургам более успешно
лечить раны с минимальным образованием рубцовой ткани и максимальной быст-
ротой заживления за счет понимания того, насколько кожа может быть растянута
на каждом шаге лечения. Эксперименты in vivo на человеке показали, что зер-
кальное отражение от кожи также меняется с растяжением [1678]. Для малых
растяжений зеркальная отражательная способность, измеренная для пучка He-Ne-
лазера (λ = 633 нм) с углом падения 45◦, линейно растет с растягивающей нагрузкой.
Линейное соотношение между приложенным растяжением и отражением поляризо-
ванного света можно понять, если поверхность кожи в состоянии покоя аппроксими-
ровать синусоидальным профилем. Растяжение уменьшает амплитуду и увеличивает
пространственный период профиля кожной поверхности, делая ее более гладкой
и плоской, что приводит к соответствующему росту отражения. У 10 испытуемых
с различными кожными осложнениями наклон зависимости отражательной способ-
ности (нормированной на максимальное значение) от относительного растяжения
(выраженного в процентах) лежал в интервале от 0,0074 до 0,0391 (1/%) с линейным
коэффициентом корреляции R2 от 0,88 до 0,99. Для более значительных деформаций
(относительное растяжение 8,8%, или 5 мм) у обследованных субъектов зависимость
насыщалась и даже спадала. Опыты с растяжением в двух перпендикулярных направ-
лениях (параллельно и перпендикулярно продольной оси предплечья) дают хорошую
корреляцию между растяжением и интенсивностью отраженного света и показы-
вают, что кожа обладает анизотропными свойствами, которые можно обнаружить
по отражению света. Например, наклон, измеренный в направлении, параллельном
продольной оси предплечья, составил 0,0095 ± 0,0002 (1/%), а в перпендикулярном
0,0065± 0,0008 (1/%) [1678].

Локальная компрессия биоткани, совмещенная с оптическим зондом ОКТ-систе-
мы визуализации, позволяет получить существенную дополнительную информацию
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об исследуемой патологии как по глубине зондирования, так и по кинетике отклика
на компрессию ткани [1803–1807].

9.9.2. Температурные эффекты и коагуляция ткани. Воспроизводимое вли-
яние температуры между 25 ◦C и 40 ◦C на приведенный коэффициент рассеяния
дермы и субдермы было обнаружено в исследованиях ex vivo в ближнем ИК-диа-
пазоне [333, 334]. Для дермы относительное изменение приведенного коэффициента
рассеяния продемонстрировало рост ((4,7± 0,5) · 103 ◦C−1), а для субдермы — убыва-
ние ((−1,4± 0,28) · 10−3 ◦C−1). Абсолютные величины коэффициентов представлены
в табл. 7.1. Была выдвинута гипотеза, что наблюдаемые положительные и отрица-
тельные температурные коэффициенты рассеяния для дермы и субдермы связаны
с различиями в их структурных компонентах. Было предположено, что основные
рассеивающие компоненты субдермы — липиды в мембранах и вакуолях. Известно,
что при некоторых температурах липиды претерпевают фазовые изменения, кото-
рые меняют их ориентацию, подвижность и порядок упаковки [1361, 1819, 1820].
Гликолипиды, обнаруженные в мембранах клеток человека, претерпевают фазовые
переходы в температурном интервале от 25 ◦C до 45 ◦C, а именно переход с ростом
температуры из фазы геля через устойчивую кристаллическую фазу в фазу жидкого
кристалла. Уменьшение коэффициента рассеяния, экспериментально наблюдаемое
с ростом температуры, таким образом, согласуется с возрастанием текучести, кото-
рое, как известно, происходит в липидах с ростом температуры. Модификация струк-
туры коллагеновых волокон дермы, вызванная возрастанием температуры, возможно
через изменения гидратации, является наиболее приемлемым объяснением увеличе-
ния рассеивающих свойств [333, 334]. Как утверждается авторами работ [333, 334],
обнаруженный положительный температурный коэффициент, по преимуществу для
белковых тканей, и отрицательный — по преимуществу для липидных открывает
интересные возможности в исследовании тканей, в которых отношение содержания
белков и липидов промежуточное, например тканей мозга.

Температурные изменения коэффициента поглощения μa и приведенного коэф-
фициента рассеяния μ′

s кожи предплечья человека были определены также в ходе
исследований in vivo для двух значений температуры поверхности кожи, 22 ◦C
и 38 ◦C [1271] (см. данные табл. 7.1). Довольно значительный рост μa, на 16–21%,
и намного более слабое увеличение μ′

s, на 2,7–4,6%, были обнаружены при измене-
нии температуры от 22 ◦C до 38 ◦C для длин волн 950–590 нм.

Низкоинтенсивное лазерное излучение, применяемое для спектроскопии (диагно-
стики) или терапии, может нагревать биоткань и, следовательно, искажать результа-
ты измерений оптических свойств ткани или индуцировать неконтролируемые изме-
нения фотобиологического отклика ткани из-за локального нагрева. Рост температу-
ры кожи человека при облучении лазером непрерывного действия можно оценить на
основе экспериментальных и теоретических результатов, представленных в работах
[323–325, 1660]. Экспериментально было обнаружено, что для лазерного излучения
на длине волны 789 нм, направляемого на поверхность кожи предплечья добровольца
посредством 1 мм оптического волокна, температура линейно возрастала с уровнем
мощности как (0,101± 0,001) ◦C/мВт на глубине 0,5 мм, как (0,038± 0,001) ◦C/мВт
на глубине 1 мм и как (0,029 ± 0,0005) ◦C/мВт на глубине 1,5 мм при мощности
излучения до 10 мВт [1660].

Сочетание метода Монте-Карло для вычисления распределения плотности по-
тока света и адаптивного метода конечных элементов для решения уравнения
теплообмена было использовано для исследования процесса гипертермии, индуци-
рованной путем чрескожного облучения He-Ne-лазером (633 нм) [323–325]. Было
показано, что величина нагретого объема ткани, глубина и температура нагрева
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эффективно контролируются выбором граничных условий свободно-конвективного
типа на поверхности кожи, мощностью, радиусом и формой падающего лазерного
пучка. Для моделирования была использована четырехслойная модель кожи чело-
века (эпидермис, верхняя дерма, сплетение сосудов, нижняя дерма) с оптическими
и теплофизическими параметрами, взятыми из литературы (см. табл. 1.1, 4.1, 7.1).
Моделирование производилось для гауссовых и прямоугольных профилей пучка при
интенсивностях, не вызывающих коагуляции. Меняя коэффициент теплопередачи
A от режима свободной конвекции при начальной температуре поверхности кожи
34 ◦C, A = 0,009 Вт/(см2 ·К), к режиму слабой, A = 0,004 Вт/(см2 ·К), и сильной
теплоизоляции, A = 0,0005 Вт/(см2 ·К), исследовали влияние теплопроводности на
распределение температуры в ткани. Для гауссова падающего пучка мощностью
25 мВт и диаметром 1 мм максимальная температура достигалась на глубине 0,20 мм,
0,18 мм и 0,10 мм и была равна соответственно 36,7 ◦C, 41,3 ◦C и 42,8 ◦C для трех
приведенных выше коэффициентов теплопередачи. На глубине 1 мм рассчитанная
температура по мере роста степени изоляции составляла 37,7 ◦C, 38,1 ◦C и 38,5 ◦C.
Нужно заметить, что упоминавшиеся выше экспериментальные данные [1660] хо-
рошо согласуются с результатами моделирования при граничных условиях свобод-
но-конвективного типа на поверхности кожи. Из экспериментов следует, что для
мощности лазерного пучка 25 мВт ожидаемый рост температуры на глубине 1 мм
составляет (0,038 ◦C/мВт) × 25 мВт = 0,95 ◦C. В свою очередь, расчет показывает,
что под действием лазерного излучения температура возрастает от начального зна-
чения 36,4 ◦C до 37,7 ◦C, т. е. на 1,1 ◦C. Несколько более высокое теоретическое
значение можно объяснить более короткой длиной волны использованного в расчетах
излучения, которое сильнее поглощается хромофорами ткани.

Потеря воды биотканью из-за температурных эффектов (замораживание в холо-
дильнике или нагрев без коагуляции) существенно влияет на оптические свойства.
Например, при исследовании in vitro аорты человека коэффициент поглощения воз-
растал на 20–50%, особенно в видимом диапазоне, когда в среднем 46,4% полного
веса ткани терялось в результате обезвоживания при длительном замораживании
образца ткани в холодильнике [764, 765]. Потеря веса сопровождалась усадкой
ткани в среднем на 19,5% по толщине. Прежде всего из-за сжатия (более плотной
упаковки компонентов ткани) коэффициент поглощения увеличивался в спектраль-
ном диапазоне 400–1300 нм. Наблюдалось лишь слабое увеличение приведенного
коэффициента рассеяния на 2–15% в видимом диапазоне, также из-за более плотной
упаковки компонентов ткани.

Наклон зависимости от длины волны приведенного коэффициента рассеяния μ′
s,

который пропорционален λ−h (см. соотношение (3.29)), является хорошим тестовым
параметром, отражающим изменение морфологии ткани при нагреве или заморажи-
вании. В табл. 3.2 приведены экспериментальные значения параметра h для нор-
мальной, дегидратированной и коагулированной аорты человека при исследованиях
in vitro в спектральном диапазоне 400–1300 нм [764, 765]. Дегидратация ткани
(путем медленного замораживания) увеличивает наклон (h) с 1,15 (контроль) до
1,22, что отражает более плотную упаковку рассеивающих элементов при сжатии
ткани. Нагрев образца в течение 5 мин на бане из физиологического раствора при
температурах, близких к порогу коагуляции ткани, может увеличить h, например для
60 ◦C от 1,21 (контроль) до 1,28 (возможно, из-за локальной коагуляции белков), или
уменьшить h, например для 70 ◦C от 1,30 (контроль) до 1,10 (возможно, из-за более
обширной коагуляции белков). Этот результат отражает тот факт, что денатурация
коллагена начинает определять поведение ткани между 55 ◦C и 70 ◦C [764]. Из-за
неоднородности ткани аорты ее компоненты могут достигать различных конечных
состояний к концу 5-минутного нагрева. При нагревании до 100 ◦C на бане из
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физиологического раствора h сократилось с 1,38 (ткань в норме) до 1,06 (нагретая
ткань), а для нагретых образцов, предварительно завернутых в алюминиевую фольгу,
h уменьшалось с 1,26 до 1,03.

При нагревании ткани на бане может происходить увеличение коэффициента
поглощения, достигающее 28% (60 ◦C), или уменьшение, достигающее 22% (70 ◦C),
на выбранных длинах волн. В то же время приведенный коэффициент рассеяния
всегда увеличивался при всех температурах нагрева, его увеличение находилось
в широком диапазоне от 1,1 до 76% в зависимости от длины волны, менявшейся
в интервале от 350 до 1320 нм, и температуры нагрева. При температуре 60 ◦C
рост был довольно плавным, 16–19% в данном диапазоне длин волн. При 70 ◦C
рост μ′

s не был столь плавным и менялся от 1,1 до 24,8%. Нагрев до 100 ◦C давал
рост приведенного коэффициента рассеяния до 22–76%, однако обертывание ткани
в фольгу снижало эти значения до 15–54%. Такое сложное поведение рассеивающих
и поглощающих свойств предкоагулированных и коагулированных тканей отражает
их неоднородность, специфику процесса денатурации белков, приводящего к об-
разованию грубых и мелких гранул термически коагулированого клеточного белка
и повреждению некоторых хромофоров ткани, а также процессов взаимодействия
нагретого физиологического раствора с тканью, приводящих к изменению скорости
диффузии физиологического раствора и хромофоров [764].

Следуя работе [764] 1), можно убедиться в том, что ткань переходит из нормаль-
ного состояния в денатурированное между 60 ◦C и 70 ◦C и что при ∼ 60 ◦C некоторые
изменения в оптических свойствах, вызванные тепловым повреждением, все еще
обратимы, даже если термический порог коагуляции белков превышен. В общем
случае сложное поведение оптических свойств ткани при нагревании можно объяс-
нить изменениями ее морфологии. Для моделирования оптических свойств нагретых
тканей модификация морфологии выражается в таких понятиях, как изменение
распределения размеров рассеивающих частиц, разности показателей преломления
частиц и интерстициальной жидкости, упаковки частиц и концентрации хромофоров.

Нагрев длинными лазерными импульсами также может индуцировать обратимые
и необратимые изменения оптических свойств ткани [765, 1662]. Полное пропуска-
ние убывает, а диффузное отражение растет у образцов как свежей, так и у предко-
агулированной кожи человека и аорты собаки при облучении импульсами Nd:YAG-
лазера с длительностью 0,2 мс, длиной волны 1064 нм, частотой повторения 10 Гц
(20 импульсов по 0,9 Дж/импульс) и размером пятна 1,5 мм [765]. В целом поведе-
ние оптических характеристик носит нелинейный характер, возможные механизмы
которого перечислены в табл. 9.6.

При облучении in vitro слоя искусственной ткани (имплантат кожи), единичным
импульсом лазера на перовските (λ = 1341 нм) с плотностью энергии 20 Дж/см2

и длительностью 20 мс были обнаружены области термического повреждения, харак-
теризуемые пониженным рассеянием, что было видно на ОКТ-изображениях, и в виде
потери ГВГ-сигнала [1662]. Такое поведение было интерпретировано авторами ра-
боты [1662] как дезинтеграция коллагеновых волокон при термической денатурации
белков ткани, которая может восстанавливаться при заживлении ткани.

Лазерная абляция или коагуляция обычно сопровождается изменением нормаль-
ных оптических свойств ткани [765, 1712]. Например, абляция ткани аорты с ис-
пользованием эксимерного лазера (308 нм) приводит к росту оптической плотности
в 2,3–3,7 раза по сравнению с необработанным материалом [1712]. Опубликован-
ные результаты по оптическим свойствам коагулированных тканей представлены

1) Поправки представлены в работе [3, с. 379].
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Та б л иц а 9.6
Возможные механизмы, ответственные за обратимые изменения в оптическом отклике биоло-

гических тканей на лазерное воздействие с длинным импульсом [765]

Механизм Описание Оптический отклик

Тепловая линза:
n(T ) = n(273 К) +

+ ΔT (r, z, t)(dn/dT )

Возникновение градиента
показателя преломления за
счет неоднородного нагрева

Уменьшение Tt
и увеличение Rd

Температурная зависимость
приведенного коэффициента

рассеяния:
μ′
s(T ) = μs(T )[1− g (T )]

Изменения размеров и/или
формы рассеивателей за счет
увеличения температуры

Увеличение Tt
и уменьшение Rd

(поскольку μ′
s уменьшается)

Транспорт воды
Временная локальная
дегидратация в течение

лазерного нагрева

Увеличение Tt
и уменьшение Rd

Тепловое расширение
Уменьшение плотности ткани
и увеличение ее толщины за
счет теплового расширения

Уменьшение Tt
и увеличение Rd

в табл. 7.1. Несмотря на некоторые вариации в зависимости от типа ткани, длины
волны и технологии приготовления образцов, общая тенденция состоит в увеличении
коэффициентов как рассеяния, так и поглощения на величину от нескольких десят-
ков до двух–трех сотен процентов при коагуляции тканей.

Температуры ниже физиологической (+12 ◦C) иногда вызывают так называемую
холодовую катаракту, т. е. резкое увеличение коэффициента рассеяния из-за агрега-
ции белков [1470, 1681]. Этот процесс обратим при повышении температуры.

Криогенные температуры, используемые в криохирургии, также могут менять
рассеивающие свойства биоткани из-за локальных изменений показателя преломле-
ния, например на границе между жидкой и замороженной водой в ткани [1669].
Соответствующие подповерхностные морфологические изменения ткани наблюдались
при замораживании до — 80 ◦C кожи хомяка in vivo.

Отметим, что дегидратация биоткани за счет тепловой обработка (подсушивание
на воздухе или в потоке теплого воздуха) [178, 1386, 1752] или ее лиофилизация
при вымораживании [1857] используется для выявления механизмов просветления
и структурных особенностей биотканей.

9.9.3. Отбеливание ткани. Иногда для обеспечения более контрастного изоб-
ражения внутриклеточных компонентов эпителиальных тканей вместо оптического
просветления предпочтительнее использовать индуцированное увеличение мутности
(отбеливание) [1663–1671, 1679, 1812–1814]. Например, фундаментальной частью
кольпоскопического обследования является использование уксусной кислоты, при
нанесении которой на шейку матки возникают временные эффекты отбеливания
в эпителиальных тканях [1668]. Пространственные и временные вариации отбели-
вания под действием уксусной кислоты являются основой визуальной диагностики
при определении локализации наиболее тяжелых диспластических изменений. Этот
эффект создает дифференциальную яркость диспластической ткани по сравнению
с нормальной и кроме заболеваний шейки матки используется для скрининга кожи
и других эпителиальных тканей.

Повышенная яркость ядер усиливает контраст и заметно улучшает выявляемость
морфологических изменений ядер при раковых поражениях базальных клеток [1671].
При нормальных условиях ядро клетки содержит диффузную сеть тонких хромати-
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новых волокон, имеющих типичный диаметр 30–100 нм и занимающих небольшой
объем внутри. Из-за малых размеров и небольшой разницы между показателем пре-
ломления хроматина, который может быть оценен как 1,39, и показателем преломле-
ния окружающих компонентов (цитоплазмы клетки и интерстициальной жидкости),
равным примерно 1,35, ее вклад в обратное рассеяние мал. Уксусная кислота вызыва-
ет объединение хроматина в толстые волокна диаметром 1–5 мкм; уплотненный хро-
матин заполняет значительную часть внутриядерного объема [1671], вероятно также
некоторое увеличение его показателя преломления [1668], поэтому сигнал обратного
рассеяния от ядер увеличивается и они выглядят более яркими. После промывания
образцов ex vivo эпидермиса человека 5%-м раствором уксусной кислоты в течение
трех минут ядра клеток эпителия выглядят яркими на изображениях, полученных
методом отражательной конфокальной микроскопии [1671].

Временная кинетика процесса отбеливания уксусной кислотой, измеренная по
отраженному свету, показывает максимальный уровень сигнала в течение первых
1–2 мин с дальнейшим уменьшением в течение последующих 5–10 мин. Это позво-
ляет ясно отличить развитую внутриэпителиальную неоплазию шейки матки (CIN
2/3) от нормально цервикального эпителия при анализе отношения интенсивностей
рассеянного назад зеленого и синего света [1668]. Нормировка отражения зеленого
света на отражение красного сохраняет кинетику в отраженном сигнале, указывая
на то, что отраженный свет претерпевает спектральные изменения. Отбеливание
уксусной кислотой в CIN 2/3 цервикальной ткани in vivo вызывает рост исходной
отражательной способности на 20–80%. Напротив, зрелый чешуйчатый эпителий
показывает рост отражения лишь примерно на 5%, более того отражательная спо-
собность постоянна во времени после применения уксусной кислоты.

9.10. Заключение

Эта глава показывает, что технология оптической иммерсии позволяет эффектив-
но управлять оптическими свойствами биотканей и крови. Такое управление приво-
дит к существенному сокращению рассеяния и, как следствие, вызывает намного бо-
лее высокое пропускание (оптическое просветление), появление большого количества
минимально рассеянных (снейк) и баллистических фотонов, позволяющих успешно
применять когерентные и поляризационные методы получения изображений. Кине-
тика оптического просветления, определяемая кинетикой согласования показателей
преломления, характеризуется временем отклика 5–30 мин, которое, в свою очередь,
зависит от скорости диффузии иммерсионного агента в слое ткани, скорости диффу-
зии воды и толщины слоя ткани. Набухание и сжатие тканей и клеток может играть
важную роль в процессе просветления ткани при применении гиперосмотических
жидкостей.

Отражательная спектрофотометрия и модуляционные измерения для тканей in vi-
vo при иммерсии показывают, что методика согласования показателей преломле-
ния с применением соответствующего просветляющего агента может успешно ис-
пользоваться в спектроскопии и визуализации тканей и органов, когда требуется
радикальное ослабление рассеяния. Гипердермальная инъекция глюкозы вызывает
существенное просветление кожи человека. Для таких тканей, как склера или рого-
вица, нескольких капель разбавленной водой глюкозы или глицерина достаточно для
обеспечения сильного и продолжительного просветления. В экспериментах in vivo
пропитывание тканей ОПА более эффективно, чем при исследовании in vitro, из-за
более высокой скорости диффузии агента при физиологической температуре и вовле-
чения кровеносных и лимфатических микрососудов в процесс распределения агента.

18 В. В. Тучин
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Однако в этом случае в измеренных спектрах возможны изменения под действием
некоторых физиологических реакций живых тканей на гиперосмотические растворы.

Специфическую кинетику оптических характеристик можно использовать для
определения коэффициента диффузии и концентрации эндогенных (метаболических)
и экзогенных (просветляющие агенты) жидкостей в склере, коже и других тканях
человека. Это особенно важно при идентификации здоровой и патологической тка-
ней, кинетики которых существенно различаются.

Иммерсионный метод имеет большие потенциальные возможности в неинвазив-
ной медицинской диагностике с использованием ОКТ из-за малой толщины слоев
ткани, обычно исследуемых в ОКТ, что позволяет быстро пропитывать нужный
участок ткани при местном применении иммерсионной жидкости. Известно, что
обычно ОКТ позволяет получать изображения внутренних тканей организма, таких
как стенка кровеносного сосуда, пищевод, желудок, шейка матки и толстая кишка,
на глубину около 1–2 мм. Иммерсионное оптическое просветление может обеспечить
в два–три раза большую глубину зондирования, что существенно для эффективной
диагностики с применением ОКТ.

Метод просветления ткани удобен, прост и дешев для диагностических целей,
в частности, его можно применять для мониторинга in vivo микроциркуляции крови.
Он может быть полезен для изучения структуры и функции кровеносных микрососу-
дов — диаметров артериол и венул, плотности капилляров, углов бифуркации и т. д.

Оптическое просветление перспективно в различных методах линейной и нели-
нейной спектроскопии, микроскопии и визуализации тканей (КР, конфокальной, флу-
оресцентной, лазерной сканирующей, ближнепольной, многофотонной, ГВГ и др.),
возможности которых сильно ограничены из-за рассеяния света. Важные результаты
были получены по усилению флуоресцентного сигнала при оптической иммерсии
ткани. Важно отметить, что ослабление рассеяния света может помочь при диффе-
ренциации различных флуорофоров в глубине ткани, например кожи.

В экспериментах in vitro доказано, что согласование показателей преломления
может улучшить оптическую глубину проникновения для цельной крови. Нужно
учитывать, что оптическое просветление крови определяется не только эффектом
согласования показателей преломления, но и изменениями размеров эритроцитов и
их способностью к агрегации при добавлении химических агентов.

Многие исследованные агенты и методы их доставки имеют свои преимущества
и недостатки. Главным недостатком является осмотический стресс, который происхо-
дит при высоких концентрациях гиперосмотического агента и низкой проницаемости
клеточных структур ткани для просветляющих агентов. Поэтому необходимы поиски
новых агентов и способов их доставки.

Концепция и технология оптического просветления применима не только к мяг-
ким тканям и крови, но также и к твердым тканям. К настоящему времени были
исследованы сухожилия [621, 622, 1578] (см. рис. 9.38), кости черепа [1342, 1343,
1784, 1860], зубы [750, 751, 1341, 1705] и ногти [1235].

В заключение отметим, что помимо иммерсионного и компрессионного просвет-
ления биотканий разрабатываются более сложные оптические методы подавления
рассеяния и улучшения качества изображений биотканей за счет применения ме-
тода обращения волнового фронта (optical phase conjugation) [1612, 1882, 1883],
интенсивно развиваемого на протяжении последних десятилетий для технических
применений [1884].
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СПЕКТРОСКОПИЯ И ВИЗУАЛИЗАЦИЯ БИОТКАНЕЙ

В СТАЦИОНАРНОМ РЕЖИМЕ

Обсуждаются особенности оптического спектрального диффузионного метода
и спектроскопии рассеяния. Представлены два типа методов и измерительных
устройств: спектроскопические — для мониторинга локальных параметров биологи-
ческих тканей — и томографические — для получения изображений их структурных
или функциональных изменений. Описан ряд методов, основанных на зондировании
биоткани светом от источника с постоянной интенсивностью. Представлено несколь-
ко примеров измерительных и визуализирующих устройств, работающих в непрерыв-
ном режиме, и результаты соответствующих клинических исследований.

10.1. Методы и устройства для in vivo спектроскопии
и визуализации биотканей

Для исследования in vivo объемных биотканей (например, тканей молочной желе-
зы) коллимированное пропускание света можно описать экспоненциальным законом,
аналогичным уравнению (1.1), однако необходимо учесть, что из-за многократного
рассеяния эффективный путь миграции фотона, прежде чем он будет поглощен,
должен быть больше, чем толщина биоткани [414]. Для слоя толщиной d можно
использовать диффузионное уравнение для получения средней длины пробега L
фотонов [398]:

L = μeff

2μaμ
′
s
·

(μ′
sd− 1) exp

(
2μeff

μ′
s

)
− (μ′

sd+ 1)

exp

(
2μeff

μ′
s

)
− 1

, (10.1)

где μeff определяется формулой (1.18). Используя уравнение (1.1) для согласованных
границ (n = 1), можно записать коллимированное пропускание в виде [414]

Tc(λ) = x1 exp [−μa(λ)L(λ)x2], (10.2)

где L(λ) отражает зависимость μa(λ) и μ′
s(λ) от длины волны; x1 учитывает много-

кратно рассеянные, но не поглощенные фотоны, которые не попадают на приемник,
а также геометрию измерений, а x2 компенсирует ошибку измерения толщины d
и неточность приведенного коэффициента рассеяния μ′

s.
Полуэмпирическая формула (10.2) успешно применялась для подгонки по данным

измерений in vivo спектров пропускания молочной железы и оценки концентраций
основных поглотителей: воды (H2O), жира (f), деоксигемоглобина (Hb) и оксигемо-
глобина (HbO2) [414]:

μa = cH2OσH2O + cfσf + cHbσHb + cHbO2σHbO2 , (10.3)

где σi — сечение поглощения i-го компонента.
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Посредством вариации концентраций четырех компонентов биоткани авторы рабо-
ты [414] успешно аппроксимировали измеренные спектры формулой (10.2) с коэффи-
циентами корреляции лучше 0,99. На рис. 10.1. показан спектрометр для измерений
in vivo спектров коллимированного пропускания молочной железы и некоторые
примеры измеренных и подогнанных спектров для нормальной и патологической
(раковая опухоль) ткани. В типичном случае спектры при карциноме демонстрируют
меньшее пропускание, чем контрольные спектры (здоровая ткань при той же толщине
молочной железы). Результаты подгонки показывают, что это, как правило, связа-
но с повышением перфузии биоткани кровью (более высокие значения отношения
Hb/HbO2 при карциноме). В диапазоне длин волн от 900 до 1000 нм спектры сильно
различаются из-за измененного содержания воды и жира в карциноме по сравне-
нию со здоровой тканью молочной железы. Большинство мастопатий и карцином
демонстрируют повышенную концентрацию воды и больший объем крови в области
поражения. Сравнение здоровых и раковых участков дает слегка более низкую кон-
центрацию оксигемоглобина для опухоли. К сожалению, полученная специфичность
недостаточна, поскольку не удается отличить доброкачественную мастопатию от
злокачественной карциномы по содержанию воды, объему крови и степени окси-
генации [414]. Более поздние исследования показывают, что один из возможных
путей дифференциации злокачественной и доброкачественной опухоли оптическим
методом — это более тонкое определение содержания воды с нахождением относи-
тельного содержания свободной и связанной воды в биоткани. Например, для рака
молочной железы экспериментально было обнаружено, что патологические ткани
содержат больше свободной воды, чем связанной, а индекс содержания связанной
воды обратно пропорционален гистологической градации роста опухоли [1885]. Один
из спектроскопических методов определения свободной и связанной воды в коже
описан в разд. 9.4.3.

Спектрометрия пропускания в ближнем ИК-диапазоне наиболее успешна в своем
применении к исследованию головы новорожденных с целью определения степени
оксигенации головного мозга, что обусловлено в значительной степени малостью
размеров головы, тонкостью внешних тканей и черепа и сравнительно невысоким
коэффициентом рассеяния мозга младенца [55, 511, 542]. Разработка охлаждаемых
ПЗС-матриц, быстрое развитие методов и аппаратуры, обеспечивающих необходимое
пространственное и временное разрешение существенно расширили область иссле-
дований и медицинских приложений спектроскопии ближнего ИК-диапазона. В на-
стоящее время имеется более 500 промышленных клинических приборов спектро-
скопии ближнего ИК-диапазона для мониторинга и визуализации пространственного
распределения степени оксигенации, концентрации окисленных цитохромов и гемо-
динамики биотканей.

Для многих тканей измерения in vivo возможны только в геометрии обратного
рассеяния. Соответствующие соотношения можно записать на основе диффузионного
приближения. Для полубесконечной среды при расположении облучающего и прием-
ного оптических волоконных световодов (ВС) нормально к поверхности образца на
расстоянии rsd между центрами торцов ВС (см. рис. 10.2) и согласованных показате-
лях преломления биоткани и материала ВС (зеркальным отражением на поверхности
можно пренебречь) отраженный поток дается выражением (7.13) [1275]. Более общее
выражение, справедливое в условиях рассогласования показателей преломления,
представлено формулой (1.33) [297, 298].

Для спектроскопии и томографии рассеяния назад, кроме измеренного коэффи-
циента отражения, определенного формулами (1.33) и (7.13), нужно знать, с какой
глубины приходит оптический сигнал. Эта глубина определяется функцией распре-
деления траекторий, мигрирующих от источника к приемнику фотонов [1886, 1887].
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Рис. 10.1. Схема спектрофотометрической системы для измерений in vivo спектров пропуска-
ния тканей молочной железы (а) [414]. Экспериментальные спектры и спектры, полученные
путем соответствующей теоретической подгонки параметров, снятые для молочной железы
с раковой опухолью внутри области карциномы и для здоровой железы той же пациентки

в такой же области, где была обнаружена карцинома (56 лет, толщина груди 60 мм) (б)

Это пространственное распределение для однородной рассеивающей среды имеет
форму «банана» (см. рис. 10.2 б). В пределе слабого поглощения средняя линия
«банана» (линия наиболее вероятного направления миграции фотонов) описывается
уравнением [1886, 1887]:

z ≈
[
1
8

({[
x2 + (rsd − x)2

]2
+ 32x2(rsd − x)2

}1/2
− x2 − (rsd − x)2

)]1/2
,

0 � x � rsd.

(10.4)
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Рис. 10.2. Геометрия волоконно-оптического эксперимента по исследованию рассеяния назад
для модели полубесконечной среды (а) и «бананоподобная» область распределения траекторий

фотонов (б) [1886, 1887]

При x = rsd/2 средняя линия «банана» достигает наибольшей глубины:

zmax ≈ rsd

2
√
2
. (10.5)

Вместо соотношения (10.2), справедливого для описания исследований in vivo
при просвечивании биоткани или органа, используя формулы (7.13) и (10.4), мож-
но записать модифицированный закон Беера–Ламберта для описания оптического
ослабления в геометрии отражения [1886, 1887]:

I

I0
= exp (−εabcabrsdDPF−Gs), (10.6)

где I0 — интенсивность падающего света, I — интенсивность регистрируемого света,
εab — коэффициент поглощения в мкмоль−1 · см−1, cab — концентрация поглотителя
в мкмоль, rsd — расстояние между источником света и приемником, DPF — диффе-
ренциальный фактор длины пути, учитывающий рост протяженности пути миграции
фотона из-за рассеяния, и Gs — фактор ослабления, учитывающий рассеяние и гео-
метрию биоткани.

При условии, что rsd, DPF и G не меняются при проведении измерений, например,
при оценке полного гемоглобина или степени его оксигенации в биоткани, изменения
концентрации поглощающей среды можно вычислить по измеренным изменениям
оптической плотности (OD), Δ(OD) = Δ[lg (I0/I)]:

Δcab = Δ(OD)

εabrsdDPF
. (10.7)

При оптической визуализации измеряют изменения оптической плотности [499,
1886, 1887]

Δ(OD) = lg
(
I0
Itest

)
− lg

(
I0
Irest

)
= lg (Irest) − lg (Itest), (10.8)

где Irest и Itest — интенсивность света, регистрируемая, когда объект (например,
мозг или скелетная мышца) находится в состоянии покоя и когда он подвергает-
ся тесту (например, индуцированная активность мозга — воздействие холодом на
конечности или зрительный тест, физическая нагрузка на мышцу). Например, на
основе регистрации пространственно-зависимых изменений OD на длинах волн 760
и 850 нм можно получить изображения в виде пространственного распределения
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поглощательной способности биоткани на этих двух длинах волн или в виде функ-
ционального изображения (распределение степени оксигенации гемоглобина (oxy)
и объема крови — полного гемоглобина (total)) в соответствии с алгоритмом:

Δ(OD)oxy = Δ(OD)850 − Δ(OD)760, (10.9)

Δ(OD)total = Δ(OD)850 + kbvoΔ(OD)760, (10.10)

где (OD)850 и (OD)760 — оптические плотности, измеренные на длинах волн 850
и 760 нм, а kbvo — модифицирующий фактор, позволяющий снизить влияние пе-
рекрестных помех между изменениями объема крови и степени оксигенации. Это
фактор определяется при калибровке на образцах крови.

Спектры поглощения окси- и деоксигемоглобина и воды в ближней ИК-области
представлены на рис. 10.3 [4]. Полоса воды на длине волны вблизи 980 нм может
быть использована как внутренний эталон для оценки абсолютных концентраций
компонентов крови в биоткани in vivo, поскольку содержание воды в биоткани
меняется сравнительно медленно и его можно определить независимо с помощью
других неинвазивных методов или при биопсии уже после проведенного исследова-
ния в динамике [466, 1888, 1889].

Рис. 10.3. Спектры поглощения трех доминирующих хромофоров биотканей в ближней
ИК-области: окси- и дезоксигемоглобина и воды; концентрация как окси- так и дезксигемо-
глобина взята равной 50 мкМ, что соответствует типичным значениям для кровоснабжаемых

биотканей [429]

10.2. Пример системы для спектроскопии биотканей

Типичная экспериментальная система для спектроскопии обратного рассеяния
in vivo и соответствующие спектры нормальных и патологических тканей показаны
на рис. 10.4 [47, 94, 95]. Рисунок 10.4 б представляет пример спектров, снятых на
толстой кишке одного пациента. Полосы поглощения принадлежат оксигемоглобину
(ясно видны полоса Соре и Q-полосы). Участок 400–440 нм содержит полосу Соре
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Рис. 10.4. Схема экспериментальной системы для измерения спектров отражения внутренних
органов in vivo (а) [47]. Типичные спектры биотканей, показанные в качестве примера для
двух различных измерений в толстой кишке одного пациента (спектры были нормированы на

один и тот же полный сигнал, проинтегрированный от 350 до 700 нм) (б)

гемоглобина, но показывает также некоторое поглощение от таких соединений, как
флавинмононуклеотид, бета-каротин, билирубин и цитохромы. Участок 540–580 нм
соответствует Q-полосе поглощения гемоглобина с минимальным поглощением за
счет цитохромов и других компонентов. На основе измерения спектральных разно-
стей между нормальной и патологической тканью можно предложить соответству-
ющие спектральные «идентификаторы». Такие спектральные «идентификаторы» для
медицинской диагностики in vivo обычно используют отношения коэффициентов
отражения, проинтегрированные по выбранным спектральным полосам, или крутизну
спектра выбранных полос.
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В литературе описано много разнообразных систем для диффузионной спектро-
скопии или «оптической биопсии» различных патологий биотканей и органов на
основе источников непрерывного излучения [1, 3, 5, 6, 10, 14, 16, 23, 32, 33, 47, 50,
55, 88, 89, 91, 100, 129, 130, 134, 169, 174, 183, 196, 197, 206, 369, 466, 499, 511, 539,
1313, 1315, 1889–1899]. Современные тенденции мультимодальности медицинских
диагностических технологий и устройств нашли свое воплощение и в диффузионной
спектроскопии, которая используется совместно, например, с магниторезонансной
томографией (МРТ) [1895], КР-спектроскопией [1897] или флуоресцентной визуа-
лизацией с разрешением во времени [1892]. Неинвазивная оксиметрия [511, 466,
1889, 1890, 1894, 1898], региональный мониторинг полного гемоглобина [1896]
или содержания каротиноидов в коже [1319, 1897], диагностика рака молочной
железы [1891] и рака кожи [1892], диагностика атеросклеротических бляшек [1898]
находятся в центре внимания исследователей. Кроме отражательной диффузионной
спектроскопии широко используется флуоресцентная диффузионная спектроскопия
при возбуждении эндогенных или экзогенных флуорофоров (см. например, рабо-
ты [129, 130, 134, 147, 206, 466, 511, 1058, 1059]).

10.3. Пример системы визуализации

В спектроскопической системе, перекрывающей весь ближний ИК-диапазон, ко-
торая описана в работе [1899], голова человека освещается светом галогеновой
лампы, излучающей непрерывный спектр (см. рис. 10.5 а). Свет, рассеянный назад,
регистрируется и подвергается спектральному анализу с помощью промышленного
спектрографа на основе дифракционной решетки с ПЗС-приемником, охлаждаемым
жидким азотом. Система обеспечивает спектральное разрешение 5 нм в диапазоне
700–1000 нм; спектры снимаются через каждые 100 мс. Рисунок 10.5 б иллюстрирует
изображение, полученное с помощью этого оптического устройства и алгоритма,
описываемого формулами (10.9) и (10.10). Он показывает фокальный рост полного
гемоглобина в ответ на зрительную стимуляцию стационарным многоцветным доде-
каэдром. Область пикового отклика четко сфокусирована и имеет размеры примерно
0,5× 0,5 см.

В литературе описано много простых и надежных схем для оптической отра-
жательной диффузионной визуализации различных патологий биотканей на основе
источников непрерывного излучения [1, 3, 6, 14, 23, 32, 33, 55, 88, 89, 129, 130, 139,
183, 196, 197, 206, 466, 511, 532, 1900–1903]. Также широко используется флуорес-
центная диффузионная флуоресцентная визуализация при возбуждении эндогенных
или экзогенных флуорофоров (см., например, работы [129, 130, 134, 147, 206, 466,
511, 954, 1058, 1059, 1900, 1901, 1904]).

10.4. Спектроскопия рассеяния света

Спектроскопия рассеяния света (СРС) обеспечивает структурную и функцио-
нальную информацию о биологической ткани. Эта информация, в свою очередь,
может быть использована для диагностики и мониторинга заболеваний. Такой метод
идентификации и характеристики патологических изменений биологических тканей
дает информацию на клеточном и субклеточном уровне [47, 61, 94, 95, 129, 130,
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Рис. 10.5. Спектроскопическая БИК-система визуализации с ПЗС-матрицей (а) [1899]. Функ-
циональное изображение изменения объема крови (полного гемоглобина) (см. соотноше-
ния (10.9) и (10.10)) во время зрительной стимуляции (стационарный додекаэдр), регистриру-

емое в области затылочной коры головного мозга (б)

216, 236, 272, 662, 791, 809, 825, 1163, 1326–1330, 1905, 1906]. Одним из важных
приложений биомедицинской спектроскопии является, например, неинвазивное обна-
ружение ранних стадий эпителиального рака человека [272, 825, 1163, 1327–1329,
1905, 1906]. Увеличение, уплотнение и гиперхроматичность клеточных ядер являют-
ся общими признаками всех типов предраковых и ранних раковых состояний. СРС
можно использовать для обнаружения ранних структурных изменений биоткани,
связанных с появлением раковых клеток и другими заболеваниями, в различных
органах, таких как пищевод, толстая кишка, шейка матки, полость рта, легкие
и мочевой пузырь [825, 1163, 1328, 1329, 1905, 1906]. Ранняя диагностика катаракты
хрусталика глаза и других офтальмологических заболеваний также может осуществ-
ляться с помощью СРС [809].

Клетки и биоткани имеют сложную структуру с весьма широким разбросом
размеров рассеивающих элементов: от нескольких нанометров до 7–10 мкм (размер
ядра клетки) и до 20–50 мкм (размер самой клетки). Большинство субклеточных
органелл неоднородны и имеют сложную форму и структуру, тем не менее, их можно
рассматривать как рассеивающие «частицы» (см. гл. 1). Разнообразные структуры
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клеточных органелл малы по сравнению с длиной волны. Рассеяние света такими
частицами известно как рэлеевское рассеяние и характеризуется широким угловым
распределением, а также зависимостью сечения от линейного размера частицы a
как a6 и от длины волны света λ как λ−4. Когда частица недостаточно мала, можно
использовать теорию связанных диполей или другие подходы типа приближения
Рэлея–Ганса (ПРГ). ПРГ особенно хорошо применимо к частицам, размеры которых
сравнимы с длиной волны, и может быть полезным при изучении рассеяния света
малыми органеллами, такими как митохондрии, лизосомы и т. п. В ПРГ преобладает
рассеяние в направлении вперед, полная рассеянная интенсивность растет с ростом
относительного показателя преломления частицы m как (m − 1)2, а с ее размером
как a6.

Рассеяние света частицей, размеры которой много больше длины волны, например
ядром клетки, можно описать в рамках приближения Ван де Хюльста, которое позво-
ляет получить амплитуды рассеяния в направлениях, близких к направлению вперед
(см. формулу (7.28)). Для крупных частиц диаграмма направленности рассеяния
сильно вытянута вперед, ширина ее первого (главного) лепестка примерно λ/a; чем
крупнее частица, тем интенсивнее и уже первый лепесток. Интенсивность рассеяния
вперед испытывает колебания с изменением длины волны. Происхождение этих
колебаний связано с интерференцией лучей света, проходящих через центр частицы,
с лучами, не взаимодействующими с ней. Частота эти колебаний пропорциональна
a(m− 1), так что она растет с увеличением размера частицы и ее показателя прелом-
ления. Интенсивность рассеянного света имеет пик также в обратном направлении,
однако этот пик значительно меньше, чем направленный вперед.

Эти результаты хорошо согласуются с результатами строгой теории, разработан-
ной для сферических частиц (теорией Ми) [214]. Для дискриминации особенностей
клеточной структуры, связанных с патологией, можно использовать различие в рас-
сеянии света. Структуры крупных размеров с высоким показателем преломления
дают пики интенсивности рассеянного света в прямом и обратном направлениях,
в отличие от более мелких и оптически «мягких» структур, рассеивающих свет более
равномерно. Перельман и др. [216, 272, 1163, 1327] изучали упругое рассеяние света
от плотно упакованных слоев нормальных и опухолевых (Т84) клеток кишечника
человека в препарате на предметном стекле в буферном растворе (см. рис. 1.2).
Диаметры нормальных клеток лежали в интервале от 5 до 7 мкм, а клеток опу-
холи — от 7 до 16 мкм. Отражательная способность образцов демонстрировала
четкие спектральные особенности. Предсказания теории Ми подгонялись под на-
блюдаемый спектр. Процедура подгонки включала три параметра: средний размер
ядра, стандартное отклонение размера (предполагалось гауссово распределение по
размерам) и относительный показатель преломления. Сплошная линия на рис. 10.6 —
распределение, извлеченное из данных, а штриховая линия — соответствующее
распределение размеров, измеренное с помощью оптической микроскопии. Рассчи-
танные и измеренные распределения, как для нормальных образцов клеток, так
и для клеток T84, хорошо согласуются друг с другом, что отражает правильность
описанной выше физической картины и хорошую точность метода извлечения ин-
формации.

В биологических тканях фотоны, возвратившиеся после одного акта рассеяния
в направлениях, близких к направлению назад, образуют так называемую однократно
рассеянную компоненту. Фотоны, возвратившиеся после многократных актов рас-
сеяния, обеспечивают диффузное отражение. Спектры как однократно рассеянного,
так и диффузного сигналов содержат ценную информацию о свойствах биотка-
ни; однако это информация различного типа. Однократно рассеянная компонента
чувствительна к морфологии верхнего слоя клеток, который для любой слизистой
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Рис. 10.6. Распределение размеров ядер в образцах, представленных на рис. 1.2: а — нор-
мальные клетки кишечника; б — раковые клетки T84. В каждом случае сплошная линия —
распределение, реконструированное из экспериментальных данных с использованием теории
Ми, а штриховая линия — распределение, измеренное с помощью оптической микроскопии

(из работы [272])

оболочки почти всегда включает эпителий или ограничен им. Ее спектроскопические
особенности связаны с микроархитектурой эпителиальных клеток, размером, формой
и показателем преломления их органелл, включений, компонентов и неоднородностей
внутри органелл. Поэтому анализ этой компоненты может быть полезен при диа-
гностике заболеваний, ограниченных эпителием, таких как прединвазивные стадии
эпителиальных раков, дисплазий и карцином in situ (CIS) [825, 1163, 1328, 1329,
1905, 1906]. Диффузная компонента также содержит информацию о рассеивающих
и поглощающих центрах в биоткани, соответствующие диагностические возможности
обсуждались выше в данной главе и сводятся в основном к определению содержания
гемоглобина в биоткани и его насыщению кислородом.

Однократно рассеянная компонента более важна при диагностике начальных
стадий предраковых поражений эпителия, тогда как диффузная компонента несет
ценную информацию о более развитых стадиях заболевания. Однако акты однократ-
ного рассеяния нельзя непосредственно наблюдать в тканях in vivo, поскольку лишь
незначительная часть падающего света рассеивается точно назад. Для выделения
однократного рассеяния было предложено несколько методов. Полевая спектроскопия
рассеяния света [1330] и спектральная оптическая когерентная томография (ОКТ)
[142] были разработаны для получения двумерных спектроскопических и томографи-
ческих изображений. В этих обобщениях обычной (амплитудной) ОКТ информация
о спектральном составе обратно рассеянного света получается путем регистрации
и обработки интерферометрического сигнала ОКТ. Эти методы позволяют изме-
рить спектр обратно рассеянного света либо на нескольких дискретных длинах
волн [1329], либо в сплошной полосе доступных оптических частот от 650 до 1000 нм
одновременно [142].

Развит также намного более простой поляризационно-чувствительный метод,
основанный на том факте, что первоначально поляризованный свет теряет свою
поляризацию в процессе прохождения через рассеивающую ткань [216]. С таким же
успехом можно использовать обычный метод обратного рассеяния с пространствен-
ным разрешением, если расстояние между источником и приемником достаточно
мало [272]. В этом случае однократно рассеянная компонента (2–5%) должна вы-
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читаться из полного спектра отражения, для чего можно воспользоваться моделью
на основе диффузионного приближения путем ее подгонки к крупномасштабным
спектральным особенностям диффузной компоненты.

Зониос и др. исследовали возможность использования спектроскопии диффузно
отражения для диагностики in vivo предраковых поражений кишечника — адено-
матозных полипов [1330]. На рис. 10.7 показаны типичные спектры диффузного
отражения: один от участка аденоматозного полипа, другой — от участка нормальной
слизистой оболочки. Легко видеть существенные спектральные различия, особенно
в коротковолновой области спектра, где наиболее заметной спектральной особенно-
стью является впадина вблизи 420 нм, соответствующая поглощению гемоглобина.
Эта впадина более выражена в спектре аденоматозного полипа. Как и более выражен-
ные провалы вблизи 542 и 577 нм, также характерные для поглощения гемоглобина,
эта впадина является индикатором повышенного содержания гемоглобина в аденома-
тозной ткани.

Очевидно, различия между этими спектрами возникают из-за изменений рассе-
ивающих и поглощающих свойств биотканей. Как провалы поглощения, так и на-
клоны спектров являются чувствительными функциями коэффициентов поглощения
и рассеяния, что позволяет естественным образом ввести обратный алгоритм, чув-
ствительный к этим спектральным особенностям. Авторы количественно описали
поглощающие и рассеивающие свойства с использованием диффузионной модели,
обсуждавшейся в разд. 1.1.2. Аналогичное уравнению (1.33) уравнение [1330] под-
гонялось к данным измерений с использованием метода минимизации Левенберга–
Маркардта. Таким образом были получены полная концентрация гемоглобина cHb
и насыщение гемоглобина кислородом α. Также для каждой длины волны λ от
360 нм до 685 нм был найден оптимальный приведенный коэффициент рассеяния
μ′
s(λ). Было обнаружено, что μ′

s(λ) имеет спектральную зависимость, напоминающую
прямую линию, спадающую с ростом длины волны λ. Наклон μ′

s(λ) уменьшается
с ростом эффективного размера рассеивающих частиц ds (рис. 10.7 б). Это позволяет
определить эффективный размер частиц по известной зависимости μ′

s(λ).Модельные
подгонки, показанные на рис. 10.7 а, находятся в очень хорошем согласии с экспери-
ментальными данными.

Рис. 10.7. Анализ диффузного отражения: а — измеренные спектры отражения (линии с шума-
ми) и модельная подгонка (гладкие линии); б — спектры рассеяния, полученные из измерений
отражения (линии с шумами), и соответствующие спектры, рассчитанные по теории Ми (глад-
кие кривые). Показаны эффективные размеры рассеивающих частиц ds (из работ [1327, 1330])



10.4. Спектроскопия рассеяния света 559

Возможность диагностировать с помощью СРС дисплазию и CIS была проверена
в ходе исследований in vivo на человеке для четырех различных органов и трех типов
эпителия: цилиндрического эпителия толстой кишки и пищевода Баррета, переходно-
го эпителия мочевого пузыря и стратифицированного чешуйчатого эпителия полости
рта [1328]. Все клинические исследования проводились во время рутинных процедур
массового эндоскопического обследования или наблюдения. Во всех исследованиях
волоконно-оптический зонд подавал свет от ксеноновой дуговой лампы на поверх-
ность биоткани и собирал возвращаемый свет. Кончик зонда слегка прикасался
к исследуемой биоткани. Немедленно после измерения из того же места бралась
биопсия. Анализировался спектр отраженного света и определялось распределение
ядер по размерам. Как при дисплазии, так и при CIS присутствует повышенный
процент увеличенных ядер и, в среднем, наблюдается большая плотность их числа,
что можно использовать как основу для спектроскопической диагностики патологий
ткани.



Гл а в а 11

СПЕКТРОСКОПИЯ И ТОМОГРАФИЯ С РАЗРЕШЕНИЕМ

ВО ВРЕМЕНИ И ПРОСТРАНСТВЕ

Обсуждаются особенности оптического спектрального диффузионного метода
с разрешением во времени и пространстве. Анализируются методы и аппаратура для
таких исследований, особенно перспективные для измерений in vivo. В соответствии
с основными принципами, сформулированными в гл. 1, здесь рассматриваются четыре
типа методов и устройств с временным разрешением: временные на основе ультрако-
ротких лазерных импульсов, модуляционные, использующие свет с модулированной
интенсивностью и узкополосную гетеродинную регистрацию, метод фазированных
решеток на основе интерференции диффузионных волн фотонной плотности, а так-
же метод, использующий зондирование биоткани пространственно-модулированным
световым пучком.

11.1. Методы и устройства для импульсных измерений

На рис. 11.1. представлена одна из разработанных лазерных систем с разрешени-
ем во времени для измерений in vivo оптических свойств молочной железы [414].
Эта система состоит из титан-сапфирового лазера с синхронизацией мод с дли-
ной волны 800 нм, длительностью импульса 80 фс и частотой повторения 82 МГц.
Зондирующий лазерный пучок просвечивает молочную железу, и рассеянное вперед
излучение регистрируется камерой с синхронной разверткой, так называемой стрик-
камерой (фотокатод S1, Hamamatsu C3681). Для увеличения пропускания биоткани,
придания ей большей однородности и обеспечения стабильных граничных условий
молочная железа слегка сжималась между двумя прозрачными пластинами. Степень
сжатия гораздо меньше, чем в общепринятой рентгеновской маммографии, поскольку
необходимо избегать какого-либо влияния изменения перфузии крови на поглощаю-
щие свойства ткани. Рассеянный свет отображался на щель стрик-камеры с увеличе-
нием 1 : 1. Щель имела размеры 50 мкм×6 мм, а числовая апертура оптики камеры
была равна 0,22. Для обеспечения привязки по времени опорный лазерный пучок
задерживался с помощью оптической линии задержки и также отображался на щель
стрик-камеры; триггерный пучок синхронизировал работу стрик-камеры. Принципы
работы стрик-камеры и другого оборудования, используемого в импульсном методе
с временным разрешением, детально описаны в работах [427–429, 511, 538, 540].

Временной профиль интенсивности света, падающего на камеру, записывался
с разрешением около 10 пс и отображался как пространственный профиль. Точная
коррекция затенения и вычитание темнового фона производились при каждом из-
мерении дисперсионной кривой. Для измерений in vivo пробный лазерный пучок
с полной мощностью от 100 до 150 мВт расширялся до диаметра 10 мм для поддержа-
ния плотности мощности ниже максимально разрешенной стандартами безопасности,
составляющей 200 мВт/см2.

На рис. 11.2 показаны нормированные кривые временной дисперсии импульсов
для трех пациенток T1, T2 и T3 и соответствующие результаты теоретической
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подгонки в соответствии с диффузионной моделью (см. уравнение (1.42)). Кривые
временного отклика биоткани охватывают типичный временной интервал порядка
6 нс при среднем времени пролета фотонов немного более 2 нс. Благодаря сильно-
му рассеянию и слабому поглощению, большинство фотонов проходят расстояние
примерно в десять раз большее, чем сама толщины сжатой молочной железы.
Сигналы T1 и T2 (d = 45 мм) превосходят шумовой фон для времени пролета около
510 пс, что более чем вдвое больше минимального времени пролета баллистического
фотона (показатель преломления биоткани 1,4). Для более толстого слоя биоткани T3
(d = 59 мм) это время сдвигается до 830 пс, что примерно втрое больше, чем для
баллистических фотонов.

Рис. 11.1. Схема установки с временным разрешением для просвечивания in vivo тканей
молочной железы [414]

Измерения в различных локализациях молочной железы отражают влияние мор-
фологических и физиологических различий в различных частях органа (разные типы
ткани, разные объемы крови и степень ее оксигенации) и служит основой для
диффузной оптической маммографии (см. рис. 11.2 б) [538]. Следует заметить, что
слегка отличающиеся граничные условия и степень сжатия, а также неоднородность
и поверхностная пигментация могут быть критичными для получения надежных мам-
мограмм. В табл. 7.1 представлены результаты измерений in vitro, ex vivo и in vivo
оптических параметров молочной железы и некоторых других тканей, выполненные
рассмотренными здесь и некоторыми другими оптическими методами.

Алгоритмы для решения обратной задачи по определению μa и μ′
s, следующие

из уравнений (1.41) и (1.42), могут успешно использоваться не только для спектро-
скопии биотканей, но и для томографии. Для целей томографии большая скорость
реализации этих алгоритмов дается ценой отказа от измерения абсолютных кон-
центраций поглотителей и абсолютных величин коэффициентов рассеяния (хотя это
и желательно). В общем случае визуализация нацелена на обнаружение патологии
или локализации поражений. Обнаружение патологии достигается путем записи
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Рис. 11.2. Измеренные in vivo нормированные кривые временного отклика прошедшей интен-
сивности лазерного излучения для тканей молочной железы трех женщин-добровольцев (T1,
T2 и T3; толщина d) и соответствующие кривые теоретической подгонки: а — измерения для
одного и того же расположения оптического датчика для трех женщин (три железы); б —
измерения для одной железы одной из женщин в трех различных положениях датчика [414]
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двумерного изображения с достаточным контрастом, в то время как локализация тре-
бует оптического деления на слои и томографической реконструкции для получения
трехмерного изображения, по которому определяются размер, форма и положение
скрытого объекта [413].

Системы получения изображений обычно используют 2D- или 3D-сканирование
узкого лазерного пучка или подвижного оптического столика, на котором закреплен
объект исследования. Несканирующие системы наиболее устойчивы и, соответствен-
но, намного больше подходят для медицинских приложений. Такие несканирующие
системы имеют многоканальные волоконно-оптические устройства с фиксированным
положением каждого источника и приемника света, либо малошумящие высокочув-
ствительные ПЗС-камеры с многоканальной платой оптического усиления [1, 6, 511,
518, 538, 540]. В любом случае процедура измерения усложняется за счет выборки
интенсивности каждого пикселя как функции времени для получения пространствен-
но-временной карты распределения интенсивности. Изображение численно рекон-
струируется путем приписывания каждому пикселю интенсивности, измеренной за
выбранное время интегрирования [413].

Для визуализации тканей молочной железы в клинических условиях был спро-
ектирован многоканальный имиджер/спектрометр ближнего ИК- (БИК) диапазона
(см. рис. 11.3 а) [1907]. Устройство использует две длины волны, 780 нм и 830 нм,
средняя мощность каждого излучающего лазерного диода около 40 мкВт с частотой
повторения импульсов 5 МГц при длительности каждого импульса около 50 пс.
Для проведения исследований был взят высокочувствительный фотоумножитель
R5600U-50 на GaAs. Для усиления контраста изображений карциномы использова-
лось внутривенное вливание Инфрацианина (Infracyanine�25, IC25), контрастного
агента для БИК-диапазона на основе разрешенного для проведения ангиографи-
ческих исследований красителя индоцианинового зеленого. Изменения оптического
поглощения рассчитывались с помощью следующего соотношения:

Δμa = − 2

cΔt2

t2∫

t1

ln J2(r, t)
J1(r, t)

dt, (11.1)

где c — скорость света в среде, Δt — временное разрешение при анализе высоты
импульса, многоканальным анализатором (MCA, Hamamatsu Inc.); J1, J2 — измерен-
ный фототок до и после инъекции IC25 соответственно, а t1, t2 определяют ширину
кривой J1,2, развернутой во времени. Уравнение (11.1) дает точные значения Δμa для
малых изменений поглощения.

Относительные смещения источников и приемников света и положение проекци-
онной плоскости и патологии (карцинома — черная сфера) показаны на рис. 11.3 б.
Вычисление разностей коэффициента поглощения вдоль прямых линий, соединяю-
щих пары «источник–приемник», разделенные сравнимыми расстояниями (показаны
ромбиками на рис. 11.3 б), позволяет оценить распределение IC25 в биоткани. Те-
стирование на пациентах проводилось одновременно с обследованием с помощью
магнитно-резонансной томографии (МРТ) по стандартному протоколу.

Рисунок 11.4 иллюстрирует возможности оптической маммографии с разреше-
нием во времени в сравнении с МРТ. Измерения проводились у пациентки (бе-
лый цвет кожи, 70 лет) с диагнозом проникающая карцинома протока примерно
10 мм в диаметре. Для представленного изображения использовались 6 источников
и 8 приемников оптического излучения. Нетрудно видеть хорошее соответствие
между МРТ- и БИК-изображениями. На изображении для длины волны 780 нм
видны два объекта, что можно отнести за счет влияния шумов измерений или
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Рис. 11.3. Многоканальный БИК-визуализатор/спектрометр с временной корреляцией и сче-
том фотонов (а): 1 — два лазерных диода; 2 — смеситель сигналов двух длин волн; 3 — 19 : 1
делитель сигнала; 4 — опорное плечо; 5 — 1 × 24 оптический волоконный переключатель
DiCon; 6 — градиентные оптические волокна длиной 10 м; 7 — сжимающие пластины;
8 — восемь волоконно-оптических жгутов со ступенчатым показателем преломления длиной
10 м каждый; 9 — ФЭУ; 10 — блок усиления; 11 — маршрутизатор; 12 — аттенюатор;
13, система счета фотонов SPC-300 с использованием 8-канального мультиплексора SRT-8;
14 — ПК на базе процессора Intel Pentium; CFD, дискриминатор следящего порога; MCA,
многоканальный анализатор; TAC, преобразователь «время–амплитуда». Относительное рас-
положение источников и приемников света, проекционной плоскости и патологии (карцинома,

черная сфера) (б) [1907]

Рис. 11.4. Одновременная регистрация изображений с помощью МРТ и БИК-системы: а —
70-летняя пациентка с инфильтрирующей карциномой протока (изображение сагиттального
сечения с помощью МРТ с быстрым спиновым эхо); б — та же пациентка, аксиальное
изображение с помощью МРТ со спиновым эхом; в — проекционные БИК-изображения

на длинах волн 780 нм и г — 830 нм [1907]
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Рис. 11.5. Схема визуализирующей системы MONSTIR: FS — волоконный переключатель;
VOA — переменный оптический аттенюатор; PF — полимерное волокно; LPF — фильтр,
пропускающий длинноволновую часть спектра; MCP-PMT — ФЭУ на основе многоканальной
пластинки; PA — предусилитель; CFD — дискриминатор постоянной составляющей; PTA —
пикосекундный временной анализатор; PD — фотодиод; PTD — пикосекундный временной

дискриминатор [524]

за счет проявления неидентифицированных физиологических изменений, поскольку
именно для этой длины волны, благодаря более сильному поглощению (12%) IC25
по сравнению с длиной волны 830 нм, ожидается более высокая чувствительность
к физиологическим изменениям.

Существенно более сложная система для оптической томографии с временным
разрешением, использующая 32 канала и спроектированная для получения изоб-
ражений мозга новорожденных и молочной железы, показана на рис. 11.5 [524].
Это многоканальная оптоэлектронная БИК-система для реконструкции изображе-
ний с временным разрешением [multichannel optoelectronic near-infrared system for
time-resolved image reconstruction (MONSTIR)]. Свет от мощного пикосекундного
импульсного лазера последовательно направляется в один из 32 волоконных свето-
водов, подводящих излучение к поверхности исследуемого объекта. Система реги-
страции используется для записи временного распределения света, возбуждающего
биоткань в определенных местах вокруг объекта с временным разрешением около
8 пс и скоростью счета фотонов до 105 в секунду в одном канале. Это осуществляется
с использованием 32 полностью симплексных сверхбыстрых фотоприемников, рабо-
тающих в режиме счета фотонов. Рассеянные фотоны собираются 32 волоконными
жгутами с малой дисперсией и большим диаметром (2,5 мм), которые соедине-
ны с 32 переменными оптическими аттенюаторами (ПОА) с шаговым приводом.
ПОА необходимы, чтобы защитить фотоприемники от насыщения или повреждения
и гарантировать работу системы в режиме счета отдельных фотонов, поскольку
динамический диапазон интенсивностей света в окрестности объекта очень велик.
Свет, пропущенный через ПОА, собирается коротким полимерным моноволокном
диаметром 3,0 мм и направляется через фильтр, блокирующий видимый свет, на
фотокатоды четырех сверхбыстрых восьми-анодных ФЭУ на основе микроканальной
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пластинки (MCP-PMT). Результирующий электронный импульс предварительно уси-
ливается, преобразуется в логический импульс, гистограмма времен прилета фотонов
записывается и передается в управляющий компьютер. Специальный программный
пакет TOAST (time-resolved optical absorption and scattering tomography — оптиче-
ская томография поглощения и рассеяния с временным разрешением) используется
для реконструкции томографических изображений пространственного распределения
поглощения и рассеяния [543].

В продаже имеется портативная трехволновая спектроскопическая система для
спектроскопии с временным разрешением (СВР) БИК-диапазона (TRS-10, Hama-
matsu Photonics K. K., Japan) [1908]. В системе СВР для приема используется
техника счета отдельных фотонов с временной корреляцией. Система управляется
компьютером через цифровой I/O интерфейс, состоящий из импульсного пикосекунд-
ного (около 100 пс) трехволнового (761, 795 и 835 нм) лазерного источника света,
приемной головки, работающей в режиме счета отдельных фотонов, и схем обработки
сигналов измерений с временным разрешением. Средняя мощность источника света
порядка 150 мкВт на каждой длине волны при частоте повторений 5 МГц. Инстру-
ментальный отклик системы СВР, включающей осветительное волокно длиной 3 м
(градиентный волоконный световод с диаметром сердцевины 200 мкм) и трехметро-
вое приемное волокно (волоконный жгут диаметром 3 мм) составлял около 150 пс
(полная ширина по полувысоте) на каждой длине волны. Эта система использовалась
для оценки коэффициента поглощения и приведенного коэффициента рассеяния тка-
ней головы в модельном эксперименте при гипоксии у поросенка [1908]. Измерения
абсолютных значений коэффициента поглощения на трех длинах волн позволяют
оценить концентрацию гемоглобина и степень его насыщения кислородом в тканях
головного мозга.

11.2. Модуляционные методы и устройства

Заметный прогресс в исследовании биотканей и молекул, важных для биологии,
с использованием модуляционных методов создал основу для разработки и про-
мышленного выпуска спектрометров нового типа (например, ISS� Fluorescence &
Analytical Instrumentation). Типичная схема модуляционного спектрометра для ис-
следования тканей показана на рис. 11.6 [1–4, 6, 427–429, 437, 438, 511, 538, 540].
Такие измерительные системы используют гетеродинный принцип (два фотоумножи-
теля с гетеродинированием на одном из первых динодов) для переноса измеряемого
модуляционного сигнала в низкочастотный диапазон (100 Гц для представленной
системы), где фазовые измерения можно производить с существенно большей точ-
ностью.

Нужно упомянуть также модели компактных и сравнительно недорогих
устройств — модуляционных спектрометров — для неинвазивного определения
насыщения гемоглобина крови кислородом, мониторинга оптических параметров
тканей и локализации рассеивающих неоднородностей в глубине ткани. Такие
спектрометры включают диодные лазеры в качестве источников излучения на
одной или двух длинах волн и фотоумножитель с гетеродинированием на одном
из первых динодов или быстродействующий полупроводниковый фотоприемник
с усилителем высокой (модуляционной) частоты [429, 453, 454, 511]. В частности,
компания NIM Inc. производит двухволновый прибор PMD 3000b с длинами волн
760 и 810 нм и фиксированной частотой модуляции 200 МГц для неинвазивного
количественного определения насыщения гемоглобина кислородом [1909]. Компания
Carl Zeiss Jena производила более сложную и универсальную систему, работающую
на длине волны 685 нм с двумя фиксированными частотами модуляции, равными
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Рис. 11.6. Типичная схема модуляционного спектрометра рассеянного света или системы
визуализации на основе регистрации волн фотонной плотности (при условии, что обеспечено

двумерное сканирование зондирующего и приемного волокон) [1, 3]

110 и 220 МГц. Эта система также включает управляемый компьютером оптический
стол, обеспечивающий режим просвечивания биоткани [453, 454]. Более простая
и универсальная исследовательская система была разработана в Саратовском
университете [547]. Эта система включает квантово-размерные лазеры (длины волн
790 и 840 нм), гарантирующие высокоэффективную модуляцию лазерного излучения
по цепи питания с низким уровнем шумов в диапазоне 100–1000 МГц, набор
оптических волокон и управляемый компьютером оптический стол, позволяющий
обеспечить различную геометрию эксперимента. Приемный блок содержит лавинный
фотодиод с высокочастотным усилителем (20 дБ). Полный динамический диапазон
приемного блока вместе со спектроанализатором или сетевым анализатором
составляет 70 дБ.

С точки зрения медицинских применений, требования к системе измерения фазы
очень высоки (лучше 0,03 град в полосе шириной 2 Гц) и близки к требованиям,
предъявляемым к многочастотным многоволновым волоконно-оптическим комму-
никационным системам (мультиплексирование с разделением по времени (МРВ)
и мультиплексирование с разделением по длинам волн (МРДВ)) [4]. Коммуника-
ционные системы работают при существенно более высоких частотах модуляции,
чем медицинские, хорошо продвинуты в применении цифрового оборудования и име-
ют высокую степень мультиплексирования. Последние две особенности могут быть
очень полезны для проектирования нового поколения медицинского оборудования.
В то время как требования к медицинским системам в настоящее время весьма
скромны (три длины волны и две частоты модуляции). Для создания оптических
томографов первого поколения, обеспечивающих пространственное разрешение на
уровне 1 см−3, необходимо увеличение мультиплексирования до 16/32 каналов. Для
обеспечения разрешения намного лучше, чем 1 см−3, ожидается использование 103

комбинаций источник–приемник [4].
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Фазовые системы делятся на гомодинные и гетеродинные, что означает, со-
ответственно, что они либо не преобразуют, либо преобразуют высокую частоту
(ВЧ) прежде, чем производить фазовые измерения. Гетеродинные системы получили
название устройств с кросс-корреляцией, или устройств измерения фазовой задержки
(УИФЗ). Эти приборы предназначены для измерения оптических свойств ткани (μa
и μ′

s) с точностью до 5% и насыщения гемоглобина кислородом с точностью до 3%
в диапазоне 40–80%, что требует следующей точности измерения фазы и амплитуды
модуляционного сигнала [4]:

— фазовый и амплитудный шумы в полосе шириной 2 Гц должны быть соответ-
ственно ниже 0,03◦ и 0,1% от полного сигнала на несущей частоте 50–200 МГц;

— ослабление принимаемого сигнала по сравнению с исходным может быть более
100 дБ с ошибкой фазы из-за связи радиочастот не более 0,03◦;

— амплитудно-фазовые перекрестные помехи должны быть ограничены и при
ослаблении сигнала в 10 дБ вызывать фазовую ошибку не более 0,03◦;

— многочастотный режим за счет перекрестных помех (при ослаблении 50 дБ)
может вносить ошибку по фазе не более 0,03◦;

— оптическое мультиплексирование с использованием источников света на раз-
ных длинах волн может вносить фазовую ошибку от перекрестных помех не бо-
лее 0,03◦;

— ширина полосы выходного сигнала должна быть в пределах от 0,2 до 2 Гц или,
в особых случаях исследований мозга, до 40 Гц;

— должна быть доступна достаточная информация, извлекаемая из многочастот-
ного или многоволнового режима работы.

На рис. 11.7 представлены 4 типа УИФЗ, адаптированных к исследованию оп-
тических характеристик биотканей [4]: две из них гомодинные (а и б), а две
гетеродинные (в и г). Система по схеме а использует синфазный/квадратурный
(IQ) демодулятор; а система по схеме б — фазовый детектор нулевого пересечения.
Система в использует модуляцию амплитуды на двух близких высоких частотах, f1
и f2, а г использует модуляцию одной боковой полосы (ОБП): f1 — высокая частота
(ВЧ), а f2 — звуковая частота; обе системы имеют фазовые детекторы нулевого
пересечения.

Ряд систем измерения фазы описан в работах [1, 4]. Амплитудные измерения
сравнительно просты, но иногда они не обеспечивают требуемой точности, например,
из-за влияния постороннего света. Фазовые измерения независимы от изменений
амплитуды и могут быть произведены с приемлемой точностью. Более того, фазо-
вые измерения на нескольких длинах волн сами по себе достаточны для оценки
изменений таких важных величин, как концентрация гемоглобина и степень его
оксигенации. Одновременные амплитудные и фазовые измерения используются для
определения абсолютных значений коэффициентов поглощения.

Основная схема гомодинной системы с IQ-демодулятором представлена на
рис. 11.7 а. Для определения фазового сдвига (разности фаз между опорным и ре-
гистрируемым сигналом) используется лазерный диод, оптический приемник, усили-
тель и узкополосный фильтр. Принцип работы IQ-демодулятора показан на рис. 11.8.
Он включает 90◦-й делитель (гибрид), два двойных балансных смесителя (ДБС)
и 0◦-й делитель. В демодуляторе несущая частота (как опорный сигнал) восстанавли-
вается из приходящего модулированного оптического сигнала и загружается в 90◦-й
делитель, а модулированный (исследуемый) сигнал в 0◦-й делитель.

Работая как умножитель, синфазный смеситель производит выходной сигнал
[4, 1910]:

I(t) = sin (ωt) · 2A sin (ωt+ ΔΦ) = A cosΔΦ −A cos (2ωt+ ΔΦ), (11.2)
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Рис. 11.8. Схема IQ-демодулятора — фазового и амплитудного детектора [1910]; ФНЧ —
фильтр нижних частот

где sin (ωt) — сигнал несущей частоты, 2A sin (ωt+ ΔΦ) — модулированный сигнал,
а фазовая задержка ΔΦ обусловлена рассеивающей средой.

Квадратурный смеситель вырабатывает выходной сигнал

Q(t) = cos (ωt) · 2A sin (ωt+ ΔΦ) = A sin ΔΦ +A sin (2ωt+ ΔΦ). (11.3)

В соотношениях (11.2) и (11.3) A sin ΔΦ и A cosΔΦ — постоянные сигналы,
несущие информацию о медленных изменениях амплитуды (A) и фазы (ΔΦ) сиг-
нала, связанных с взаимодействием света с рассеивающей средой; A sin (2ωt + ΔΦ)
и A cos (2ωt+ ΔΦ) — высокочастотные компоненты, которые блокируются фильтра-
ми низкой частоты (ФНЧ). Регистрируемые после фильтрации сигналы Idc и Qdc
используются далее для расчета фазы и амплитуды:

ΔΦ = arctg
(
Qdc

Idc

)
, A =

(
Q2

dc + I2dc
)1/2

. (11.4)

Для геометрии рассеяния назад, такой как показана на рис. 10.2, аналитические
выражения для фазового сдвига ΔΦ и амплитуды модуляции A в диффузионном
приближении определяются следующим образом [4, 453, 454]:

ΔΦ = rsd

{[
(μac)

2 + ω2]1/2 − μac

D

}1/2

+ ΔΦ0, (11.5)

A =
(

A0

4πDrsd

)
exp
{
−rsd

[[
(μac)

2 + ω2]1/2 + μac

2D

]1/2}
, (11.6)

где rsd — расстояние между источником и приемником, A0 и ΔΦ0 — начальная
амплитуда и фаза за счет инструментального отклика, D ≈ c/(3μ′

s), а c — скорость
света в среде.

Для сравнительно малых частот модуляции, когда ω < μac, фазовый сдвиг явля-
ется линейной функцией частоты:

ΔΦ = rsdω

2 (Dμac)
1/2

+ ΔΦ0 ≈ rsdω

2c

(
3μ′

s

μa

)1/2
+ ΔΦ0, (11.7)

Для относительно больших частот, когда ω > μac (ω/2π � 500 МГц),

ΔΦ = rsd
(
ω

2D

)1/2
+ ΔΦ0 ≈ rsd

(
3ωμ′

s

2c

)1/2
+ ΔΦ0. (11.8)
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Величины A0 и ΔΦ0 можно получить путем калибровки измерительной системы с
помощью стандартной модели биоткани (фантома) с известными значениями μ′

s и μa.
Затем после калибровки экспериментальной установки, можно вычислить оптические
параметры исследуемой биоткани из измеренных амплитуды и фазового сдвига на
основе уравнений (11.5) и (11.6), используя следующие итерационные формулы:

μa = r4sdω
2 − 4D2 (ΔΦ − ΔΦ0)

4

4cD (ΔΦ − ΔΦ0)
2 r2sd

, μ′ = c

3D
− μa,

D = − r2sdω

2 (ΔΦ − ΔΦ0)
[
ln (A) + ln

( 4πDrsd
A0

)] . (11.9)

Итак, гомодинная система измеряет разность фаз между опорным и исследуемым
сигналом. Аналоговый IQ-демодулятор (см. рис. 11.8) позволяет достичь точности
∼ 0,2◦ по фазе и ∼ 0,5 дБ по амплитуде при несущей частоте, равной 140 МГц
[4, 1910].

Гетеродинный принцип характерен для многих коммуникационных систем. По-
скольку ошибка измерения фазы уменьшается с понижением несущей частоты,
а ширина полосы приемника постоянна, приборы, рассчитанные на более низкие ча-
стоты, могут иметь более высокую точность. Нелинейное смешивание двух сигналов
с разными частотами f1 и f2 дает сигналы суммарной и разностной частот, один
из которых, а именно (f1–f2), выделяется, усиливается, фильтруется и подается на
фазовый детектор в качестве опорного (см. рис. 11.7 в). Распространение сигнала,
модулированного на частоте f1, через оптическую систему, биологическую ткань,
оптический детектор и усилитель/фильтр ведет к изменениям фазы и амплитуды.
Сигнал на промежуточной частоте (f1–f2, обычно в диапазоне 1–100 кГц) выделяется
на следующем смесителе и служит измеряемым сигналом для фазового детектора.
Промежуточная частота должна быть достаточно высокой, чтобы избежать проблемы
низкочастотного шума, который быстро затухает с ростом частоты как 1/f , однако
нельзя выбирать эту частоту очень высокой, поскольку при этом возрастают погреш-
ности фазового детектирования с нулевым пересечением. Недостатком гетеродинной
системы является то, что генераторы F1 и F2 должны иметь высокую степень фазовой
когерентности, определяемой необходимой точностью измерений.

Система ОБП (см. рис. 11.7 г) обеспечивает как эффективную модуляцию света,
так и эффективную регистрацию сигнала. Она имеет важные достоинства: 1) моду-
ляция несущей и модуляция лазерного диода присутствуют только, когда гетеродин
(F2) активирует выбранную боковую частоту, этим обеспечивается возможность эф-
фективного управления ВЧ-сигналом; 2) частота гетеродина может лежать в удобном
звуковом диапазоне; 3) вся ВЧ-мощность заключена в одной узкой полосе частот.

В качестве примера рассмотрим более подробно работу двухволновой гетеродин-
ной системы с IQ-демодуляцией, представленной на рис. 11.9 [4, 1910]. БИК-системы
с двумя длинами волн оптического излучения обычно используются для измерения
степени насыщения кислородом гемоглобина крови живых тканей. Два ВЧ-генера-
тора работают на слегка различающихся частотах, а именно 140,00 и 140,01 МГц,
и обеспечивают задающие сигналы для двух лазерных диодов с различными дли-
нами волн. Два лазерных пучка комбинируются и направляются одновременно по
волоконному световоду на исследуемую ткань. Рассеянное тканью излучение на
обеих длинах волн собирается волоконным световодом и направляется на фотокатод
ФЭУ, где происходит детектирование оптических сигналов. После усиления сигналы
детектирования поступают в каждый IQ-демодулятор в одно и то же время, при этом
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распознавание сигналов, соответствующих различным длинам волн, обеспечивается
их кодировкой разными высокими частотами.

Если канал 1 характеризуется ВЧ-сигналом sin (ω1t) и детектируемым сигналом
2A1 sin (ω1t + ΔΦ1), а канал 2 — sin (ω2t) и 2A2 sin (ω2t + ΔΦ2), то IQ-сигналы для
каждого канала можно выразить следующим образом [1910]:

I1(t) = [2A1 sin (ω1t+ ΔΦ1) + 2A2 sin (ω2t+ ΔΦ2)] · sin (ω1t) = A1 cosΔΦ1 −
−A1 cos (2ω1t+ ΔΦ1) +A2 cos [(ω1 − ω2) t+ ΔΦ2] −A2 cos [(ω1 + ω2) t+ ΔΦ2],

Q1(t) = [2A1 sin (ω1t+ ΔΦ1) + 2A2 sin (ω2t+ ΔΦ2)] · cos (ω1t) = A1 sin ΔΦ1 +

+A1 sin (2ω1t+ ΔΦ1) +A2 sin [(ω1 − ω2) t+ ΔΦ2] +A2 sin [(ω1 + ω2) t+ ΔΦ2],

(11.10)

I2(t) = [2A1 sin (ω1t+ ΔΦ1) + 2A2 sin (ω2t+ ΔΦ2)] · sin (ω2t) = A2 cosΔΦ2 −
−A2 cos (2ω2t+ ΔΦ2) +A1 cos [(ω1 − ω2) t+ ΔΦ1] −A1 cos [(ω1 + ω2) t+ ΔΦ1],

Q2(t) = [2A1 sin (ω1t+ ΔΦ1) + 2A2 sin (ω2t+ ΔΦ2)] · cos (ω2t) = A2 sin ΔΦ2 +

+A2 sin (2ω2t+ ΔΦ2) +A1 sin [(ω1 − ω2) t+ ΔΦ1] +A1 sin [(ω1 + ω2) t+ ΔΦ1].

Эта система использует два низкочастотных фильтра (НЧФ): один с полосой
0–1,9 МГц, чтобы не пропустить высокочастотные компоненты (2ω1, 2ω2, ω1 + ω2)
в каждом канале, другой — с полосой 0–10 кГц, чтобы блокировать низкочастотную
компоненту (ω1 − ω2 = 10 кГц). Согласно соотношениям (11.10), такая фильтрация
позволяет разделить комбинированный сигнал на два сигнала для каждой длины
волны, и каждый канал сам по себе содержит только I- и Q-сигналы (см. подчеркну-
тые члены в уравнениях (11.10)). Тем не менее, эффекты смешения третьего порядка
могут оказывать некоторое воздействие на низкочастотную кросс-корреляцию между
каналами. Экспериментально было показано, что перекрестные помехи между кана-
лами (фазовые или амплитудные изменения в одном канале, вызванные изменениями
амплитуды в другом канале) для фазы меньше 1,4◦/дБ, а для амплитуды меньше
3,8 мВ/дБ.

Для более эффективного разделения сигналов можно использовать быстрое
преобразование Фурье. Намного более простым решением является использование
управления системой в режиме разделения времени. Разделение по времени под
управлением компьютера гарантирует, что в одно и то же время оптический сиг-
нал лишь с одной длиной волны может пройти через всю систему. Таким путем
перекрестные помехи между каналами можно сократить для фазы до 0,1◦/дБ и для
амплитуды до 0,5 мВ/дБ [4].

11.3. Метод фазированной решетки для интенсивности

В БИК-диапазоне длина волны диффузных волн фотонной плотности в биотканях
равны 5–14 см для частот модуляции от 500 до 100 МГц (см. формулы (1.53)
и (1.54)). Это означает низкое пространственное разрешение при визуализации
с помощью одного источника в комбинации с одним детектором, несмотря на вы-
сокую точность фазовых и амплитудных измерений. Метод интерференции волн
фотонной плотности, описанный впервые в работе [459] (называемый также методом
взаимного гашения фазы и амплитуды или методом фазированной решетки) весьма
перспективен для улучшения пространственного разрешения модуляционного метода
[4, 53, 470].
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Концепцию этого метода иллюстрирует рис. 11.10. Она основана на использо-
вании либо двух источников и одного приемника, либо одного источника и двух
приемников, чтобы амплитудные и фазовые характеристики можно было обратить
в нуль и система стала дифференциальной. Если использовать равные амплитуды
источников с фазами 0◦ и 180◦, то при соответствующем положении приемника
амплитуда сигнала обращается в нуль, а сдвиг фазы принимает промежуточное
между 0◦ и 180◦ значение, т. е. 90◦:

A sin (ωt+ 0◦) +A sin (ωt+ 180◦) = 2A cos (90◦) · sin (ωt+ 90◦), (11.11)

где ω — частота модуляции света.
В неоднородной среде наблюдаемая амплитуда может слегка смещаться от нуля,

а сдвиг фазы — от 90◦ (см рис. 11.11). Этот метод предельно чувствителен к возму-
щению исследуемой среды при внедрении поглощающего или рассеивающего объек-
та. Для поглощающей неоднородности было достигнуто пространственное разреше-

Рис. 11.10. Геометрия метода взаимного погашения амплитуды и фазы волн фотонной плот-
ности; два источника (S1 и S2) и один приемник (D1), или два приемника (D2 и D3) и один

источник (S3) [1913]

Рис. 11.11. Демонстрация существования нулевой амплитуды и промежуточной фазы волн фо-
тонной плотности для измерительной системы типа фазированной решетки для исследования
мозга взрослого человека. Приемник сканируется между двумя источниками, расположенными
на расстоянии 4 см от приемника и возбуждаемыми ВЧ-сигналами на частоте 200 МГц

с фазовым сдвигом 180◦ [1911]
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ние около 1 мм, такое же разрешение ожидается для рассеивающей неоднородности.
Другое достоинство метода состоит в том, что вблизи нуля система сравнительно
нечувствительна к амплитудным флуктуациям обоих источников света. С другой
стороны, таким методом нельзя зарегистрировать крупномасштабные неоднородно-
сти, охватывающие область прохождения обоих оптических путей. Амплитудный
сигнал не так полезен при визуализации, поскольку он не позволяет однозначно
определять положение объекта (см. рис. 11.11). Правда, эту неоднозначность можно
ликвидировать при дальнейшей обработке. Фазовый же сигнал позволяет однозначно
определять положение объекта без дальнейшей обработки (см. рис. 11.11), при этом
фазовый шум не превышает 0,1◦ (отношение сигнал–шум более 400) при ширине
полосы 1 Гц [4].

Для получения оптимальных результатов система с измерением фазы модуля-
ции требует измерительной технологии ОБП (см. рис. 11.7 г). В представленной на
рис. 11.12 системе на основе фазированной решетки с длиной волны 780 нм и часто-
той модуляции 50 МГц используются девять источников и четыре приемника [1911].
Число источников и приемников может быть легко увеличено, более того, можно

Рис. 11.12. Одноволновая (780 нм) система визуализации типа фазированной решетки с часто-
той модуляции 50 МГц и выделением одной боковой полосы (ОБП) [1911]
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увеличить число комбинаций источников и приемников, просто сдвигая панель
приемников в двух измерениях по отношению к исходному положению на половину
минимального расстояния между источником и приемником, равного 2,5 см. Размеры
панели для получения изображений 9× 4 см (см. верхнюю левую часть рис. 11.12).

Гетеродин с частотой 1 кГц модулирует ОБП-генератор, работающий на ча-
стоте 50 МГц, выходной ВЧ сигнал от которого направляется на фазовый дели-
тель/инвертор 0◦/180◦, а затем на девять переключателей, соответствующих девя-
ти источникам света, фаза которых последовательно переключается с 0◦ на 180◦
и обратно с частотой 1 Гц. Четыре ФЭУ последовательно соединены с ОБП-при-
емником, настроенным на частоту 50 МГц (чувствительность 0,5 мВ), а выходной
сигнал приемника на аудиочастоте 1 кГц направляется на фазовый детектор нулевого
пересечения, который уже выдает последовательность сигналов, пропорциональных
фазе. Через управляющий компьютер фазовый детектор соединен с компьютером для
цифровой обработки сигналов и получения изображения (не показан). Передатчик
и приемник синхронизированы по фазе на ВЧ. Фазовый шум системы ниже 0,1◦
(ширина полосы 1 Гц). Полный набор данных от 16 комбинаций приемников и ис-
точников получается каждые 16 с.

Рисунок 11.13 иллюстрирует возможность тестирования нейрососудистой связи
в мозге человека при использовании одноволновой (780 нм) измерительной системы
на основе фазированной решетки, работающей на частоте 50 МГц. Изображение
показывает приращение фазового сдвига, вызванное прикосновением контралатераль-
ного пальца. Калибровка на моделях подтверждает, что этот сигнал возникает из-за
возрастания концентрации гемоглобина в определенной части мозга при прикоснове-
нии пальца [1911].

Рис. 11.13. Изображение, полученное с помощью системы с фазированной решеткой на частоте
50 МГц, представленной на рис. 11.12, при тестировании мозга взрослого человека (светлые
волосы). Производилась теменная стимуляция прикосновением контралатерального пальца в

течение 48 с [1911, 1913]

Более универсальная и комплексная визуализирующая система типа фазирован-
ной решетки, которую можно использовать для тестирования функций мозга ново-
рожденных, описана в работе [1912]. Вместо лазерных диодов на одной длине волны
использовался набор из 18 лазерных диодов на двух длинах волн (750 и 830 нм)
мощностью 20 мВт. Длина волны была сдвинута с 780 до 750 нм, так как на длине
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волны 750 нм детектируемый сигнал выше более чем вдвое из-за разницы в коэф-
фициентах экстинкции света. Прием оптических сигналов осуществлялся четырьмя
ФЭУ (TO8, Hamamatsu). Использовались два независимых фазометра и два ОБП
приемника/передатчика с частотами 50 и 52 МГц. Размер оптического зонда был
несколько больше (10 × 5 см), поскольку в каждой точке расположено два лазера,
однако расстояние между источником и приемником такое же, 2,5 см (см. рис. 11.12).
Визуализирующая система типа фазированной решетки на двух длинах волн мо-
жет использоваться для тестирования функции мозга новорожденных и ее связи
с некоторыми неврологическими расстройствами путем мониторинга метаболической
активности, которая обнаруживается по изменениям концентрации кислорода или по
потреблению глюкозы клетками мозга.

Другая система визуализации на двух длинах волн (750 и 830 нм), использующая
простой метод компенсации амплитуд (см. рис. 11.11) использовалась для получения
изображений молочной железы [1913]. Оптический зонд системы состоит из 9 ла-
зерных диодов и 21 кремниевого фотоприемника. При измерениях в течение одной
миллисекунды осуществляется последовательный проход по всем источникам и при-
емникам. В результате каждые 8 с регистрируется высококачественное изображение
опухоли молочной железы. В качестве примера на рис. 11.14 представлены четыре
изображения in vivo больной и здоровой молочной железы. За счет получения раз-
ностного изображения левой и правой молочной железы исключается большая часть
фона и отображаются лишь сильные разностные сигналы, совпадающие с ожидаемым
положением опухоли. Из-за практической идентичности оптических свойств левой

Рис. 11.14. Четыре in vivo изображения правой молочной железы с опухолью за вычетом
опорного изображения здоровой левой молочной железы на длинах волн 750 нм и 830 нм
и два рассчитанных изображения: разность значений на каждом пикселе (750 нм–830 нм) —
отображение дезоксигенации; и взвешенная сумма значений на каждом пикселе (0,3 · 750 нм+

+ 830 нм) — отображение объема крови [1913]

19 В. В. Тучин
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и правой молочной железы вне зоны патологии на изображении не видно даже следов
соска. Однако благодаря сильным различиям в степени оксигенации и полном объеме
крови опухоли и аналогичной нормальной ткани, опухоль хорошо контрастируется
по этим двум признакам.

Предельные возможности локализации макронеоднородностей, скрытых в глубине
сильно рассеивающей среды, с помощью систем визуализации типа фазированной
решетки обсуждаются в работе [430].

11.4. Измерения in vivo и примеры клинических исследований

Рассмотрим кратко несколько спектроскопических и томографических модуля-
ционных систем, демонстрирующих достижения в области оптической диагностики
in vivo и нашедших применение в клинических исследованиях. Выше было показано,
что для определения абсолютных значений коэффициента поглощения и приве-
денного коэффициента рассеяния нужно обеспечить измерение амплитуды и фазы
модуляции для нескольких частот модуляции. В частности для измерений in vivo
оптических параметров биологических тканей можно использовать портативный ши-
рокополосный (0,3–1000 МГц) модуляционный спектрометр, работающий на четырех
фиксированных длинах волн (674, 811, 849 и 956 нм) [432, 434] (см. рис. 11.15).
Ключевым компонентом спектрометра является сетевой анализатор (8753C, Hewlett
Packard), который используется для развертки модуляции в диапазоне 0,3–1000 МГц.
ВЧ-сигнал от сетевого анализатора накладывается на постоянный ток цепи питания
каждого из четырех диодных лазеров путем подачи тока смещения и ВЧ-переклю-
чения. Четыре градиентных волоконных световода диаметром 100 мкм соединяют

Рис. 11.15. Многоволновый многочастотный и многоканальный модуляционный спектрометр
[432, 434]
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каждый источник света с оптическим мультиплексором 8 × 8 (GP700, DiCon In-
struments). При измерениях динамическая опорная фаза и компенсация флуктуаций
источника в реальном времени обеспечиваются волоконно-оптическим ответвлением,
направляющим часть выходного сигнала источника (5%), минуя объект исследова-
ния, непосредственно на PIN-фотодиод (1 ГГц), соединенный с сетевым анализато-
ром через приемный канал B.

Свет направляется на исследуемую ткань посредством восьми освещающих во-
локон, соответствующих восьми различным положениям источника света. Лавинный
фотодетектор (ЛФД) (C5658, Hamamatsu) используется для регистрации рассеянно-
го оптического сигнала. Как ЛФД, так и концы освещающих оптических волокон
находятся в прямом контакте с поверхностью кожи пациента. Оптическая мощность,
направляемая на кожу, равна приблизительно 10–30 мВт, что примерно в 10 раз
меньше порога термического повреждения для используемых волокон и длин волн.
С помощью оптического (8× 8)-мультиплексора можно было обеспечить направление
вплоть до восьми отдельных источников излучения на восемь отдельных измери-
тельных позиций на объекте. Время измерения зависит от требуемой точности,
числа выполняемых проходов, а также ВЧ/оптического времени переключения. При
исследованиях на человеке примерно 0,5 с требовалось для одного прохода по всему
диапазону частот модуляции вплоть до 1 ГГц. Однако полное время, затрачиваемое
для четырех лазерных диодов (два прохода на один лазер), включая передачу данных,
отображение и переключение источников составляет уже примерно 40 с. Расстояние
между источником и приемником при измерениях на человеке было фиксировано
и равно 1,7; 2,2 или 2,7 см.

Результаты экспериментального исследования трех пациентов с использованием
разработанного модуляционного спектрометра представлены в табл. 7.1 и 11.1. Таб-
лица 11.1 также показывает рассчитанные физиологические параметры живой ткани,
такие как абсолютная концентрация деокси- и оксигемоглобина, полное содержание
гемоглобина и воды. Предполагалось, что хромофоры, вносящие вклад в коэффици-
ент поглощения μa у человека — это главным образом окси- и деоксигемоглобин
и вода. Поэтому концентрация каждого компонента ткани определяется из изме-
рений μa на трех различных длинах волн (674, 811 и 956 нм) в соответствии со
следующей системой трех уравнений:

εHb(λi)cHb + εHbO2(λi)cHbO2 + εH2O(λi)cH2O = μa(λi), (11.12)

где εchrom(λi) — коэффициент экстинкции в единицах см−1 ·моль−1 для данного
хромофора (Hb, HbO2, H2O) на длине волны λi, i = 1, 2, 3,⎡⎣6 578 300 740 100 0,0748

1 833 100 2 153 900 0,427
1 500 600 3 048 600 7,24

⎤⎦ ·
⎡⎣ cHb
cHbO2

cH2O

⎤⎦ =

⎡⎣μa(674)μa(811)
μa(956)

⎤⎦. (11.13)

Каждый столбец матрицы содержит значения коэффициента экстинкции для
одного хромофора на трех длинах волн. Значения коэффициента поглощения на
каждой длине волны определяются экспериментально.

Обсуждаемая спектроскопическая система может использоваться с равным успе-
хом для целей визуализации. В литературе описано много модуляционных систем
визуализации (см. работы [1, 3, 4, 6, 427–429, 466, 510, 538–540, 543, 1914–1919]).
Одна из таких систем разработана Университетом штата Пенсильвания и NIM Inc.
для отображения областей мозга [1914]. Система может работать на выбираемых ра-
диочастотах от 50 до 400 МГц. В ней используется источник света с двумя длинами

19*
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волн (два диодных лазера на 779 и 834 нм), ЛФД для фоторегистрации и ОБП-элек-
троника для модуляции/демодуляции. Данная система успешно применялась в кли-
нических исследованиях, при которых на основе реконструированного изображения
(на глубину до 1,2 см) ткани мозга больного гидроцефалией (аномальной увеличение
объема цереброспинальной жидкости (ЦСЖ)) определялось положение компонентов
шунта в ходе операции по его замене.

Т а б л иц а 11.1
Результаты измерений in vivo оптических и физиологических параметров здоровых и патоло-
гических тканей пациентов (расстояние между источником и приемником равно 2,2 см, в скоб-

ках приведены среднеквадратичные ошибки) [432, 434]

Биоткань λ, нм μa, см−1 CHb,
мкМ

CHbO2 ,
мкМ

CHb + HbO2 ,
мкМ

CH2O,
М

Молочная железа (56 лет)

Норма 674
811
849
956

0,04
0,035
0,035
0,085

4,96 10,6 15,56 6,39

Фиброаденома
с гиперплазией протоков

674
811
849
956

0,055
0,06
0,055
0,12

5,65 22 27,65 6,02

Молочная железа (27 лет)

Норма 674
811
849
956

0,035
0,03
0,038
0,09

4,1 8,13 12,23 9,4

Киста, заполненная
жидкостью

674
811
849
956

0,07
0,07
0,08
0,16

8,1 23,6 31,7 11,3

Множественная подкожная крупноклеточная карцинома (мужчина, 62 года)

Брюшная часть

Норма 674

811

849

956

0,0589
(0,0036)
0,0645
(0,0032)
0,0690
(0,0025)
0,1110
(0,015)

6,22
(0,64)

23,9
(1,9)

30,1
(2,0)

4,09
(2,23)

Опухоль 674

811

849

956

0,169
(0,02)
0,190
(0,015)
0,276
(0,03)
—

17,4
(3,6)

73,4
(8,3)

90,8
(9,0) —
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Т а б л иц а 11.1 (окончание)

Биоткань λ, нм μa, см−1 CHb,
мкМ

CHbO2 ,
мкМ

CHb + HbO2 ,
мкМ

CH2O,
М

Спина

Норма 674

811

849

956

0,0883
(0,006)
0,0892
(0,005)
0,0915
(0,0030)
0,127
(0,03)

9,68
(1,04)

33,2
(2,7)

42,9
(2,9) —

Опухоль 674

811

849

956

0,174
(0,02)
0,177
(0,013)
0,190
(0,01)
0,186
(0,16)

19,1
(3,7)

66,0
(7,4)

85,1
(8,2) —

В работе [447] описана очень стабильная и быстрая система визуализации
с использованием дифракции волн фотонной плотности. Система собрана на ос-
нове ВЧ-модулированного (100 МГц) маломощного (около 3 мВт) диодного лазера
(786 нм). Свет от источника направляется на ткань по волоконному световоду,
а другой — приемный волоконный световод — передает регистрируемый рассеянный
модулированный свет на ЛФД. Используется ОБП IQ демодуляционная электроника.
Динамический диапазон системы примерно 2500. Положение волоконного светово-
да — источника фиксировано, единственное приемное волокно сканируется в пре-
делах области 9,3 × 9,3 см2; в каждом положении записывается амплитуда и фаза
детектируемого сигнала при общем числе точек 1024. Для получения проекционных
изображений скрытых макронеоднородностей были разработаны и клинически испы-
таны алгоритмы, основанные на спектральном анализе в K-пространстве и быстром
преобразовании Фурье (БПФ). Подход на основе БПФ давал проекционные изобра-
жения в клинических условиях со временем обработки намного меньшим времени
сбора данных. Было показано, что важную проблему представляют краевые эффекты
на границе исследуемого объекта, связанные, например, с изменением его толщины,
резким изменением рассеивающих свойств и показателя преломления окружающей
среды. Для уменьшения влияния краевых эффектов можно использовать согласу-
ющие вещества с заданными рассеивающими свойствами и значением показателя
преломления, которые окружают объект исследования. Учет краевых эффектов может
быть также включен и в сам алгоритм реконструкции, но для этого необходима
тщательная разработка модели исследуемого объекта с учетом его геометрии и гео-
метрии эксперимента.

Схема модуляционного оптического маммографа (LIMA), разработанного компа-
нией Carl Zeiss, показана на рис. 11.16 [453, 454]. В нем используются два диодных
лазера на 690 и 810 нм. Интенсивности лазеров синусоидально модулируются на
частотах 110,0010 и 110,008 МГц соответственно. Средняя мощность составляет
около 10 мВт. Пучки обоих лазеров (2 см в диаметре) коллимируются и коллине-
арно направляются на объект. Оптическое волокно диаметром 5 мм, расположенное
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с противоположной стороны молочной железы, направляет свет на фотоприемник,
в качестве которого используется ФЭУ с модулированным усилением. Частота мо-
дуляции усиления равна 110 МГц. Разности частот модуляции света и усиления
составляют Δf1 = 1 кГц (сигнал на 690 нм) и Δf2 = 0,8 кГц (сигнал на 810 нм), они
называются частотами кросс-корреляции. Соответствующая электронная фильтрация
позволяет разделить сигналы на этих частотах, т. е. фактически разделить сигналы,
соответствующие различным длинам волн зондирования объекта.

Рис. 11.16. Схема модуляционного маммографа (LIMA) [453, 454]

Молочная железа слегка сжимается между двумя параллельными стеклянными
пластинами. Лазерный пучок с двумя длинами волн и приемное волокно совместно
сканируются по верхней и нижней поверхности, так что расстояние между источни-
ком и приемником фиксировано. Весь оптический измерительный блок с двумя стек-
лянными пластинами можно поворачивать на 90◦ для получения краниокаудальной
(горизонтальной) и медиолатеральной (вертикальной) проекций. Расширение шага
сканирования (увеличение размера пикселя) можно устанавливать программно, одна-
ко в общем случае оно определяется необходимым пространственным разрешением,
полным временем сбора данных и отношением сигнал–шум. Для данной системы шаг
сканирования 1,5 мм в обоих направлениях требует полного времени сбора данных
около 3 мин на всю маммограмму при уровне шума около 0,2◦ для фазы и 0,1% для
амплитуды. Влияние краевых эффектов учитывалось с помощью соответствующего
алгоритма (функции N(x, y)), основанного на использовании информации о фазе
в данном пикселе с координатами (x, y) для оценки локальной толщины молочной
железы в этой точке. На втором шаге зависимость амплитудного сигнала от тол-
щины молочной железы моделируется с использованием эмпирически определенной
зависимости от толщины в оптически однородном случае. Система LIMA прошла
клиническую проверку на 15 больных раком молочной железы.

На рис. 11.17 представлены две маммограммы — рентгеновская и оптическая
(810 нм) для молочной железы с опухолью. Сравнение этих маммограмм ясно пока-
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зывает, что данный оптический метод имеет хороший контраст и способность обна-
ружить опухоль, но уступает в пространственном разрешении, которое изначально
ограничено диффузным характером распространения света в ткани. Перспективность
методов оптической визуализации заключается в высоком контрасте, способности
к обнаружению малых изменений поглощения и специфичности, что обеспечива-
ет хорошие диагностические возможности. Дальнейшее усиление контраста может
быть достигнуто введением дополнительных источников света, других длин волн,
частот модуляции и/или многих приемников (см. обсуждение выше). Кроме усиления
контраста, модуляционные и временные методы имеют потенциальную возможность
обеспечить оптическую биопсию in situ путем измерения локальных оптических
свойств биологической ткани [432, 433].

Одна из первых систем визуализации для исследований in vivo была создана
в Университете штата Иллинойс в Урбана–Шампейн [456]. Оптический сигнал на
длине волны 760 нм от титан-сапфирового лазера, работающего в режиме синхрони-
зации мод (Mira 900, Coherent), модулировался на частоте 160 МГц. Гетеродинное
смешение в цепи динодов ФЭУ создает сигнал кросс-корреляции (1,25 кГц), несущий
ту же амплитудную и фазовую информацию, что и исходный сигнал. Система полу-
чения изображения обеспечивает время интегрирования данных менее секунды на
один пиксель (полное число пикселей 104, сетка 8× 8 см2 с делением на 101 шаг по
0,8 мм в каждом направлении), что в результате дает полное время измерения около
10 мин. Для уменьшения пределов динамического диапазона измерений и снижения
влияния краевых эффектов исследуемая рука человека погружалась в сильно рассе-
ивающий водный раствор Липозина III (20%) (жировая эмульсия для внутривенного
вливания), рассеивающие и поглощающие свойства которого подбирались близкими
к свойствам руки путем разбавления эмульсии водой с добавлением черной туши.

В модуляционном спектрометре, описанном в работе [431], в качестве источника
света используется дуговая лампа, интенсивность излучения которой модулируется
с помощью ячейки Поккельса на частоте 135 МГц, с последующим гетеродинным
смешением в цепи динода ФЭУ и получением сигнала кросс-корреляции на частоте
100 Гц. Для типичных уровней сигнала уровень шума в данной системе определяется
фотонным дробовым шумом. Влияние шума можно минимизировать с использовани-
ем конфигурации типа фазированной решетки с двумя приемниками. Для получения
наилучшего результата сигналы двух приемников нужно уравнять, чтобы шум более
слабого сигнала не играл определяющей роли. Система обеспечивает наименьшую
неопределенность в определении μa и μ′

s, около 4% при условии равенства сигналов
у обоих приемников. Увеличение глубины и частоты модуляции делает возможным
дальнейшее уменьшение случайных ошибок примерно до 1%.

Систематические ошибки, обусловленные конечным объемом ткани и кривизной
ее поверхностей, могут быть существенно больше случайных ошибок, вызванных
дробовым фотонным шумом. Как обсуждалось ранее, эти систематические ошибки
можно уменьшить преимущественно за счет применения соответствующего рассеи-
вающего и поглощающего иммерсионного окружения или если имеется информация
о геометрии ткани, достаточная для построения скорректированного алгоритма [453,
454, 456]. Измерения in vivo, выполненные на двуглавой мышце бедра кролика,
показали, что на практике трудно достичь уровня дробового шума. Среднеквад-
ратичная ошибка в определении μa и μ′

s в типичном случае составляет 20% для
времени измерения 15 с, тогда как вклад дробового шума оценивается в 8% для μa
и 4% для μ′

s. Это означает, что при оценке точности определения μa и μ′
s другие

источники флуктуаций (содержание крови в ткани или степень ее оксигенации, неод-
нородность ткани, конечные размеры источника и приемника, неопределенность их
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Рис. 11.17. Рентгеновская (а) и оптическая (б) краниокаудальные маммограммы левой мо-
лочной железы с опухолью (55-летняя женщина с инвазивным раком протока молочной
железы в нижнем латеральном квадранте, основная опухоль 3,0 см в диаметре). Рентгеновское
и оптическое изображения не могут быть точно сравнены, поскольку степень и геометрия

сжатия были различными при рентгеновском и оптическом исследованиях [453, 454]

относительного расположения и др.) оказываются более важными, чем внутренний
аппаратный шум.

В литературе сообщалось о результатах измерений коэффициента поглощения
и приведенного коэффициента рассеяния мозга на лобной части головы 30 взрослых
добровольцев с использованием многоканального модуляционного БИК-спектрометра
(Imagent, ISS�, Champaign, IL) [1916]. В спектрометре использовались диодные
лазеры, модулируемые на частоте 110 МГц, и ФЭУ с коэффициентом усиления,
модулируемым на слегка смещенной частоте 110,005 МГц, что при гетеродиниро-
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вании дает сигнал на частоте 5 кГц. В исследованиях, описанных в работе [1916],
использовались 33 лазерных диода (16 на 758 нм и 16 на 830 нм) и четыре ФЭУ.
Лазерные диоды мультиплексировались так, что два лазера с одной длиной волны
и одинаковым положением включались одновременно. Свет от двух лазеров направ-
лялся оптическим волокном с диаметром сердцевины 400 мкм на поверхность ткани,
и фотоны, рассеянные тканью, одновременно собирались волоконно-оптическим жгу-
том диаметром 5,6 мм, расположенным в нескольких сантиметрах от освещающего
волокна. Собираемый свет поступал на ФЭУ, после чего сигналы подвергались
цифровой обработке для получения средней интенсивности, амплитуды модуляции
и разности фаз. Эти данные использовались для точной оценки абсолютных зна-
чений коэффициента поглощения и приведенного коэффициента рассеяния мозга
взрослого человека. Было обнаружено, что с точки зрения рассеяния света голова
взрослого человека может быть описана двухслойной моделью и что нелинейная
регрессия для этой модели может быть использована при точной оценке абсолютных
значений коэффициента поглощения и приведенного коэффициента рассеяния обоих
слоев при условии, что толщина черепа/скальпа известна. Например, для взрослого
человека оптические коэффициенты мозга на длине волны 830 нм были оценены как
μa = 0,145± 0,005 см−1 и μ′

s = 4,1± 0,1 см−1. Концентрация гемоглобина и насыще-
ние его кислородом также вычислялись с хорошей точностью, достаточной для обес-
печения мониторинга мозгового кровообращения и насыщения крови кислородом,
необходимого при оценке патологии мозга, связанной с перфузией ткани кислородом.

Портативный многоволновый модуляционный БИК-спектрометр, аналогичный по-
казанному на рис. 11.9, был использован для изучения оптических свойств мозга
23 новорожденных in vivo [1917]. Было обнаружено, что коэффициент поглощения
мозга младенца ниже, чем сообщалось для взрослых, и в среднем по 23 новорож-
денным составляет μa = 0,078 ± 0,014 см−1 на 788 нм и μa = 0,089 ± 0,019 см−1 на
832 нм. Была продемонстрирована также высокая вариабельность μ′

s от субъекта
к субъекту, μ′

s = 9,16 ± 1,22 см−1 на 788 нм и μ′
s = 8,42 ± 1,23 см−1 на 832 нм.

Физиологически параметры, определенные по коэффициентам поглощения на двух
длинах волн, оказались следующими: средняя полная концентрация гемоглобина
39,7 ± 9,8 мкМ, среднее церебральное насыщение крови кислородом 58,7 ± 11,2%.
Таким образом, было показано, что модуляционная БИК-спектроскопия в прикроват-
ном варианте может обеспечить количественное оптическое измерение параметров
мозга ребенка.

Описание клинических и сопутствующих исследований для импульсных систем
визуализации на примере оптической маммографии и мониторинга инсультов пред-
ставлены в работах [527–531, 1920–1922].

11.5. Метод пространственной модуляции

Обоснование пространственно-модуляционного (ПМ) метода измерений оптиче-
ских параметров биотканей и визуализации дано в разд. 1.4.3. В качестве клини-
ческой апробации ПМ-метода были проведены измерения in vivo для предплечья
руки человека в поле зрения, равного 72 × 48 мм. Измерения проводились для
четырех частот пространственной модуляции, равномерно распределенных по интер-
валу между 0 и 0,15 мм−1. Установка для ПМ-измерений показана на рис. 11.18.
ПМ-освещение в шкале серого генерируется с помощью комбинации источника света
и пространственного модулятора света. Как показано в работе [479] можно исполь-
зовать простой цифровой проектор, основанный на цифровом управлении светом
с помощью микрозеркала (технология DLP) и ртутной лампы сверхвысокой эффек-
тивности (ultra-high performance (UHP) mercury lamp). Из проектора устраняется
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Рис. 11.18. Пространственно-модуляционный метод. Экспериментальная установка для ис-
следования биотканей на основе пространственно-модулированного освещения на разных
пространственных частотах: цифровой проектор (NEC HT1000) на основе технологии (DLP)
(Texas Instruments), ртутная лампа сверхвысокой эффективности; полосовой интерференцион-
ный фильтр (λ = 640± 10, 660± 10, 800± 10 нм); ПЗС-камера (Roper Cascade 512F, 16-бит,

до 30 кадров в секунду с полным разрешение в 512× 512 пикселей) [479]

барабан с цветными фильтрами для освещения объекта широкополосным «белым
светом» и получения возможности применения узкополосных интерференционных
фильтров для проведения исследований на определенной длине волны в пределах уз-
кой полосы. Для формирования пространственно-модулированных пучков с помощью
MATLAB (Mathworks, Inc.) генерируются 8-битные растровые изображения в шкале
серого. Затем они размещаются в презентационный файл PowerPoint (Microsoft, Inc.)
и автоматически последовательно воспроизводятся с помощью элементов управления
Microsoft Office ActiveX через внешнюю программу LabVIEW (National Instruments,
Inc.). Интенсивность диффузно отраженного света регистрируется 16-битной ПЗС-
камерой (Roper Cascade 512F), обеспечивающей до 30 кадров в секунду с полным
разрешение в 512× 512 пикселей. Зеркальное отражение от объекта обычно устраня-
ется за счет освещения под небольшим углом от нормального падения. Для селекции
диффузного отражения дополнительно могут быть использованы скрещенные линей-
ные поляризаторы, что особенно важно при исследовании шероховатых поверхностей
(таких как кожа), когда зеркальный компонент имеет много углов отражения.

Модульный характер экспериментальной установки, как ее конструкции, так
и используемого программного обеспечения, делает ее очень гибким и удобным
инструментом. Во-первых, поле зрения ограничено лишь увеличением освещающей
и собирающей оптики (с предельным разрешением, определяемом только фундамен-
тальными законами оптики). Во-вторых, необходимый спектральный диапазон обес-
печивается выбором источника света, пространственного модулятора света и визуа-
лизирующего сенсора. Для многих приложений ПМ-система может быть потенциаль-
но очень дешевой, поскольку основана на использовании широко распространенных
на рынке цифровых камер и проекторов. Для многих применений в зависимости
от необходимого разрешения по измерению модуляции интенсивности отраженного
света (соответственно оптических параметров) требуемый динамический диапазон
ПЗС-камеры может не превышать 8 бит.
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Для измерений in vivo диффузного отражения от предплечья руки человека был
использован интерференционный фильтр на длину волны 640± 10 нм и скрещенные
линейные поляризаторы, которые устраняли зеркальную составляющую отраженного
света от шероховатой поверхности кожи и максимально повышали чувствительность
установки к диффузной компоненте отраженного света (рис. 11.19).

Рис. 11.19. Пространственно-модуляционный метод: а — изображение диффузного отражения
от предплечья руки человека при планарном освещении; б — изображение в виде рекон-
струированного коэффициента поглощения; в — изображение в виде реконструированного
приведенного коэффициента рассеяния; г — усредненные данные для диффузного отражения
на четырех пространственных частотах и результаты обработки экспериментальных данных
методом наименьших квадратов с использованием уравнения (1.69); статистика: д — гисто-
граммы пикселей для значений коэффициента поглощения; е — гистограммы пикселей для

значений приведенного коэффициента рассеяния [479]

Для демонстрации чувствительности ПМ-системы к физиологическим возмуще-
ниям, были проведены стандартные исследования венозной окклюзии в поле зрения
29 × 40 мм верхней части ладони (рис. 11.20, цветная вклейка). Выбранная длина
волны измерений, равная 800 ± 10 нм, близка к изобестической точке спектра ге-
моглобина, 805 нм, где степень оксигенации гемоглобина мало влияет на величину
поглощения, а поглощение в основном определяется объемом крови. Диффузное
отражение для пространственных частот модуляции от 0 до 0,135 мм−1 измерялось
каждые 4 с в течение 13 мин. После 2,5 мин наблюдения за базовой линией нало-
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женный манжет наполнялся воздухом до давления 100 мм. рт. ст. на 6,5 мин и затем
опорожнялся на 9-й минуте.

На рис. 1.28 (середина) представлены изображения (карты) диффузного отра-
жения (Rd) для разных пространственных частот (fx), измеренные in vivo для
предплечья руки человека. Отметим изменение дифференциального контраста по
мере увеличения пространственной частоты, что дает возможность раздельно опре-
делять поглощение и рассеяние. Кроме того, более высокие частоты соответствуют
зондированию более поверхностных областей ткани, что определяет меньший вклад
со стороны более глубоко лежащих сосудистых структур. На рис. 11.19 показаны те
же многочастотные пространственно-модуляционные измерения для предплечья руки
человека, которые включают результаты калибровки и обработки данных, а также
статистику: а) карта диффузного отражения при планарном освещении, fx = 0 мм−1

(калиброванное распределение); б) изображение в виде реконструированного коэф-
фициента поглощения; в) изображение в виде реконструированного приведенного
коэффициента рассеяния; г) усредненные данные для диффузного отражения на
четырех пространственных частотах и результаты обработки методом наименьших
квадратов с использованием уравнения (1.69) многочастотных экспериментальных
данных для каждого пикселя (см. разд. 1.4); д) статистика: гистограммы пикселей
для значений коэффициента поглощения, е) гистограммы пикселей для значений
приведенного коэффициента рассеяния. Контраст по поглощению позволяет хорошо
визуализировать подлежащие вены, в то время как карта рассеяния имеет в середине
вертикальную структуру с пониженными рассеивающими свойствами, которую мож-
но отнести на счет лежащего вблизи поверхности сухожилия, которое, возможно,
захватывает свет как натуральный световод, поскольку ее показатель преломления
в общем случае выше окружающих биотканей [169]. На основе этих данных можно
заключить, что глубина зондирования метода по уровню 1/e составляет от 2 мм до
3,3 мм соответственно, для низких (∼ 0 мм−1) и высоких (0,15 мм−1) пространствен-
ных частот.

На карте поглощения отмечена область (пунктирные линии), содержащая хоро-
шо видимую вену. В этой области наблюдается 100%-й контраст по поглощению
над веной (0,46 мм−1) по сравнению с фоном (0,23 мм−1); в то же время в этой
области рассеяние дает небольшой контраст, всего с 10%-ми пространственными
вариациями.

Измерения диффузного отражения обратной стороны ладони человека при веноз-
ной окклюзии, представленные на рис. 11.20, демонстрируют кинетику изменения
объема крови в ткани через измеренные значения коэффициента поглощения на
длине волны 800 нм. Для анализа были выбраны две пространственные области, одна
для демонстрации глобальных изменений по всему изображению, а вторая — только
по небольшой области, где нет видимых сосудов, но где, как и везде, должна быть
микрососудистая структура. Усредненные по этим областям временные изменения
оптических свойств показаны на рис. 11.20 б, где даны изменения коэффициента
поглощения (верхние кривые) и приведенного коэффициента рассеяния (нижние кри-
вые) относительно соответствующих базовых линий. Как и ожидалось, поглощение
для обеих областей возрастает при начале окклюзии (2,5 мин), а затем после снятия
окклюзии на 9 мин наблюдается спад поглощения, который происходит примерно
в течение последующих 2 мин. Максимальное увеличение поглощения примерно
равно 0,012 мм−1 для всей области и 0,017 мм−1 для области, содержащей только
микрососуды, что соответствует примерно 15%-му и 28%-му повышению относи-
тельно базовой линии. Большее возрастание поглощения, наблюдаемое в области
микрососудов, может быть объяснено тем фактом, что микроциркуляторная часть
сосудистого русла более восприимчива к наполнению венозной кровью, в то время
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как большие сосуды менее реактивны. В области окклюзии наблюдались также
небольшие флуктуации рассеяния, которые были < 5% по всей картине и < 2% для
небольшого участка без видимых сосудов.

Таким образом, пространственно-модуляционная измерительная платформа для
исследований биологических тканей позволяет получать количественные характери-
стики для полнопольных изображений оптических параметров с субмиллиметровым
разрешением, а также динамических изображений физиологических возмущений,
включая гемодинамический отклик при ишемическом инсульте [478, 479]. Для
практических приложений в медицинских исследованиях ПМ-метод может быть
расширен на основе многочастотной визуализации [494] для возможности коли-
чественного функционального картирования эндогенных и экзогенных хромофоров
в биоткани [476, 481, 482, 493] и получения изображений с разрешением по глубине,
включая многослойные и томографические подходы [494].

На рис. 11.21 и 11.22 (цветная вклейка) дана еще одна иллюстрация эффективно-
сти ПМ-метода в приложении к количественной визуализации in vivo распределения
фотодинамического агента протопорфирина IX (Пп IX), индуцированного при аппли-

Рис. 11.21. Проекционная система на основе цифрового микрозеркального устройства (ЦМУ)
и светодиода (СД) (Texas Instruments) для обеспечения структуированного (пространственно-
модулированного) освещения на дискретных длинах волн (630, 730 и 850 нм) для определения
оптических свойств биологических тканей и обеспечения планарного освещения для возбуж-
дения флуоресценции в поле зрения 30 × 40 мм [493]. 12-битная ПЗС-камера (Lumenera)
использовалась для регистрации сигналов отражения и флуоресценции от биоткани. При
измерениях пространственных спектров диффузного отражения для блокирования зеркально-
го отражения использовались скрещенные поляризатор и анализатор. Для флуоресцентных
измерений анализатор заменялся на длинноволновый отрезающий фильтр с длиной волны
отсечки на 650 нм. Плоскость изображений ПЗС-камеры согласовывалась с тем же полем
зрения проекции. Для ПМ-измерений использовали 6 пространственных частот (от 0 до
0,5 мм−1), которые проектировались на объект в виде трех последовательных фазовых изоб-
ражений с пространственным сдвигом (0, 120, и 240 град) для каждой длины волны. Полное
время измерений в пределах всего динамического диапазона ПЗС-камеры составляло пример-
но 4 с, однако для регистрации изображений флуоресценции практически было достаточно 2 с
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кации ALA на кожу (обратная сторона ладони) [493]. Устройство максимально ис-
пользует хорошо доступные средства цифровой проекционной техники и модульный
принцип сборки. Количественное определение оптических параметров кожи на ос-
нове пространственно-модуляционной визуализации для 6 пространственных частот
модуляции (от 0 до 0,5 мм−1) и эмпирической модели, использующей метод Монте-
Карло, позволило исключить эффекты поглощения и рассеяния из сигнала флуо-
ресценции. Это, в свою очередь, позволило авторам [493] определять концентрацию
протопорфирина IX с неточностью в ∼ 0,2 мкг/мл от известной концентрации. Метод
был применен к определению концентрации протопорфирина IX в нормальной коже
человека in vivo, для которой модельно скорректированное значение концентрации
оказалось равным ∼ 1,6 мкг/мл, что находится в согласии с литературными данными.

Как и любой метод с пространственным разрешение [495], ПМ-метод оказывается
чувствительным к пространственной анизотропии оптических свойств биологических
тканей, что особенно важно для кожи, мышечной ткани, сухожилий и хрящевой
ткани. Авторы работы [495] ввели понятие новой функции контраста, базирующейся
на индексе ориентации рассеяния (ИОР), который чувствителен к степени направлен-
ности рассеяния света. С использованием специальных фантомов и образцов ex vivo
мышечной ткани и мозга была доказана чувствительность метода к определению
ИОР. Было также показано, что ИОР не зависит от величины общего рассеяния
и поглощения в биоткани, а изотропные и анизотропные структуры ткани могут быть
вполне различимы. Оказалось возможным определять ориентацию микроскопических
анизотропных рассеивающих структур, лежащих на глубине до 600 мкм под слоем
сильно рассеивающего материала (μ′

s = 1,5 мм−1).
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ПОЛЯРИЗАЦИОННО-ЧУВСТВИТЕЛЬНЫЕ МЕТОДЫ

В данной главе рассматриваются поляризационно-чувствительные методы для
визуализации и функциональной диагностики биологических тканей. Описаны мето-
ды, основанные на поляризационной дискриминации зондирующего поляризованного
света, рассеянного биотканью или клеточной структурой или прошедшего через них.
Обсуждаются преимущества поляризационных методов для визуализации и функ-
циональной диагностики биотканей. Показано, что поляризационно-спектральная се-
лекция рассеянного излучения и поляризационно-флуоресцентный метод значительно
улучшают диагностический потенциал оптических методов исследования биотканей.

12.1. Поляризационная визуализация

12.1.1. Метод просвечивания. Поляризационная дискриминация света, про-
шедшего через многократно рассеивающую среду, может обеспечить высококаче-
ственные изображения неоднородностей, находящихся в этой среде. В литературе
описаны принципы так называемой поляризационной диафанографии просвечивания
неоднородного рассеивающего объекта [1923]. Этот метод позволяет определить
положение и получить изображение поглощающего объекта, скрытого в сильно
рассеивающей среде. В нем используется модуляция азимута поляризации линейно
поляризованного лазерного пучка и синхронное детектирование поляризационных
свойств света, прошедшего через объект. В эксперименте рассеивающий образец
зондировался пучком аргонового ионного лазера. Ориентация плоскости поляриза-
ции зондирующего пучка модулировалась с помощью ячейки Поккельса: в течение
первого полупериода модулирующего сигнала она не менялась, а в течение второго
полупериода поворачивалась на 90◦. Прошедшая (деполяризованная) и рассеянная
вперед (поляризованная) компоненты зондирующего пучка коллимировались двумя
диафрагмами и делились на два канала поляризационным делителем пучка. Было об-
наружено, что по сравнению с обычной диафанографией поляризационная диафано-
графия позволяет получать теневые изображения скрытого объекта в рассеивающей
среде, которая характеризуется средней кратностью рассеяния вплоть до 30 [1923].

Сравнение поляризационной и обычной визуализации на просвет было проведено
в работах [565–567, 1853]. Слой рассеивающей среды с помещенной внутрь неод-
нородностью в виде поглощающей пластины зондировался линейно поляризованным
лазерным пучком (рис. 12.1). Теневые изображения реконструировались из профилей
интенсивности и степени поляризации P прошедшего света (рис. 12.2). Заметим, что
зависимость степени линейной поляризации демонстрирует возрастание P в окрест-
ности края. Объяснение этой особенности аналогично предложенному Жаком и др.
[595] для поляризационно-чувствительной регистрации света, рассеянного назад
(см. разд. 12.1.2), и связано с тем, что вблизи края поглотителя степень поляризации
может быть примерно вдвое больше (для сильно рассеивающих сред), поскольку
фотоны I⊥ более эффективно распределяются в объеме за счет более длинных путей
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пробега и поэтому их вклад в рассеяние в области тени в пиксели на ее краю мал,
в то время как фотоны I‖, будучи фотонами с относительно короткими длинами
пробега, перераспределены в меньшей степени и поэтому их прямой вклад в эти
пиксели большой. При помощи метода поляризационной визуализации получается
лучшее качество теневых изображений объекта по сравнению с просвечиванием
неполяризованным светом.

Рис. 12.1. Схема экспериментальной установки для поляризационной визуализации на про-
свет [196]: 1 — линейно поляризованный пучок He:Ne-лазера (633 нм); 2 — приемник; 3 —
стеклянный сосуд, наполненный рассеивающей средой (разбавленным молоком); 4 — погло-
щающая полуплоскость; 5 — поляризатор; 6 — анализатор; 7 — коллимирующие диафрагмы

или собирающее свет оптическое волокно; 8 — прерыватель

12.1.2. Поляризационная визуализация с использованием рассеяния назад.
Принцип поляризационной дискриминации многократно рассеянного света был
успешно использован при морфологическом анализе и визуализации подповерхност-
ных слоев в сильно рассеивающих биотканях [129, 135, 136, 138, 196, 588, 590,
591, 594, 595, 671, 672, 669, 676, 731, 1445, 1527, 1544, 1565, 1853, 1924–1928].
Один из наиболее популярных подходов к поляризационной визуализации в неод-
нородных средах основан на использовании линейно поляризованного света для
освещения объекта (выбранной области на поверхности ткани) и блокировании попа-
дания обратно рассеянного света той же поляризации (со-поляризованное излучение)
в систему визуализации. В типичном случае такая поляризационная дискримина-
ция достигается простым помещением поляризатора между изображающей линзой
и объектом. Оптическая ось поляризатора ориентирована перпендикулярно плоскости
поляризации падающего света. Таким образом, только кросс-поляризованная ком-
понента вносит вклад в формирование изображения объекта. Было показано, что
несмотря на простоту, этот метод эффективен для функциональной диагностики
и визуализации подкожных слоев ткани. Более того, отдельное изображение объекта
в со-поляризованном и кросс-поляризованном свете делает возможным выделение
структурных особенностей неглубоких слоев ткани (таких как кожные морщины,
папиллярная сеть и др.) и глубоких слоев (таких как капилляры в дерме). Элегантная
простота этого подхода стимулировала его широкое применение как в лабораторной,
так и в клинической медицинской диагностике.
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Рис. 12.2. Экспериментальные зависимости нормированной интенсивности (а) и степени ли-
нейной поляризации (б) прошедшего света по краю поглощающей полуплоскости при различ-

ных концентрациях рассевающего вещества (разбавленного молока) [196]

Типичная система поляризационной визуализации с использованием обсужденно-
го выше подхода схематически представлена на рис. 12.3. В системе визуализации,
разработанной Демосом и др. [1925], в качестве источника освещения используется
лазер на красителе с накачкой от Nd:YAG-лазера. Зондирующий пучок имел диаметр
10 см и среднюю плотность мощности примерно 5 мВт/см2. Для регистрации рассе-
янного назад света и захвата изображения использовалась охлаждаемая ПЗС-камера
с линзой, фокусное расстояние которой составляло 50 мм. Первый поляризатор,
помещенный после расширителя пучка, обеспечивал освещение объекта линейно
поляризованным светом. Второй поляризатор, расположенный перед ПЗС-камерой,
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Рис. 12.3. Установка для селективной поляризационной или спектральной визуализации под-
поверхностных слоев биоткани (а); со-поляризованное (б) и кросс-поляризованное (в) изобра-

жения ладони человека при поляризованном лазерном освещении на 580 нм [1925]

ориентировался параллельно или перпендикулярно плоскости поляризации падающе-
го света.

Эффективность селективно-поляризационной визуализации иллюстрируется
рис. 12.3, где представлены со- и кросс-поляризационные изображения ладони чело-
века. На рис. 12.3 б показано поверхностное (со-поляризованное) изображение, на
котором хорошо видна поверхностная папиллярная структура кожи. Рисунок 12.3 в
показывает подповерхностное (кросс-поляризационное) изображение кожи.
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Аналогичная система с камерой, но с использованием некогерентного источника
белого света, такого как ксеноновая лампа, описана в работах [36, 595, 1928], где
представлены результаты предварительного клинического исследования различных
патологий кожи с применением поляризованного света. Алгоритм обработки изобра-
жения основан на оценке степени поляризации, которая затем рассматривается как
отображаемый параметр. Сначала регистрируются два изображения: одно для парал-
лельной поляризации отраженного света I‖, другое — для перпендикулярной I⊥. Эти
изображения алгебраически комбинируются для каждого пикселя, соответствующего
одному и тому же элементу изображения объекта, давая уже изображение в терми-
нах степени поляризации:

PI =
I‖ − I⊥
I‖ + I⊥

. (12.1)

Важно отметить, что в поляризационном изображении числитель исключает слу-
чайно поляризованное диффузное отражение, следовательно, PI можно использовать
для мониторинга двулучепреломления ткани. Нормировка на знаменатель исключает
из PI общее для обеих поляризационных компонент ослабление из-за поглощения
в ткани, например влияние меланиновой пигментации кожи.

Поляризационные изображения пигментированных участков кожи (веснушки,
татуировки, пигментированные родимые пятна) и непигментированных участков
(непигментированные внутрикожные родимые пятна, нейрофибромы, старческий ке-
ратоз, злокачественные карциномы базальных клеток, карциномы чешуйчатых кле-
ток, сосудистые аномалии (венозные расширения) и ожоговые шрамы) анализиро-
вались с целью выявления различий, обусловленных разными патологиями кожи
(см. некоторые примеры на рис. 12.5) [595]. С методическими целями анализирова-
лась также аппаратная функция оптической схемы для отраженного поляризованного
света при теневом изображении лезвия бритвы (поглощающий экран), расположенной
на коже предплечья. Аппаратная функция описывает поведение степени поляризации
как изображаемого параметра вблизи края тени. Было обнаружено, что в окрестности
края тени значение степени поляризации приблизительно удваивается, поскольку
фотоны I⊥ за счет более длинных путей пробега «затекают» в теневую часть ткани,
откуда могут дать только очень малый вклад в лежащие по краю тени пиксели,
в то время как фотоны I‖, будучи фотонами с относительно короткими длинами
пробега, непосредственно рассеиваются назад в направлении этих пикселей. Кроме
того, различия в эффективности поглощения для фотонов разных поляризаций из-за
их существенной разницы в длине пробега также могут играть роль в повышении
контраста изображения края экрана. Из полученных результатов следует, что при
исследовании кожи аппаратная функция, определяющая перекрестные помехи между
пикселями поляризационного изображения, имеет полуширину по полувысоте при-
мерно 390 мкм.

Сравнительный анализ поляризационных изображений кожи человека в норме
и при патологиях продемонстрировал способность данного подхода усиливать кон-
траст изображения за счет селекции рассеяния света от поверхностных слоев кожи.
Поляризационные изображения позволяют визуализировать патологические нару-
шения текстуры папиллярного и верхнего ретикулярного слоев. Поляризационная
визуализация является эффективным средством для выявления реальных границ
поражения кожи для определения области хирургического удаления раковой опухоли
кожи (см. рис. 12.5 г). Различные возможности поляризационной визуализации рас-
смотрены также в работе [1929].

Оценка качества поляризационных изображений основана на представлении мно-
гократно рассеянного света в виде суперпозиции парциальных вкладов, характеризуе-
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Рис. 12.4. Поляризационная камера для исследования кожи [595]. Падающий свет линейно
поляризован параллельно плоскости рассеяния. Оптически плоская поверхность служит гра-
ницей раздела между кожей и стеклом для отражения блика, чтобы он не попадал в камеру.
Поляризованный рассеянный свет и диффузно рассеянный свет попадают на камеру после
прохождения через линейный поляризатор, который может ориентироваться параллельно или

перпендикулярно плоскости рассеяния

Рис. 12.5. Сравнение изображений в белом свете (ИБС) с поляризационными изображения-
ми (ПИ) [595]: а — веснушка, на поляризационном изображении не виден меланин веснушки;
б — доброкачественная пигментированная родинка, поляризационная визуализация убирает
меланин и показывает скрытое рассеяние, виден спад отражения поляризованного света от
эпидермиса, выстилающего вход в волосяные фолликулы; в — татуировка, поляризационная
визуализация осветляет «черноту» татуировки, зеркальное отражение поляризованного света
от частиц углерода дает яркое изображение; г — злокачественная карцинома базальных кле-
ток, изображение в белом свете недооценивает величину области, занятую злокачественными

новообразованиями кожи
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мых прохождением различной длины оптического пути s в рассеивающей среде [135,
1927]. Статистические особенности ансамбля парциальных вкладов описываются
функцией плотности вероятности оптических путей ρ(s), а статистические моменты
рассеянного света представляются интегральными свертками ρ(s) с соответствующи-
ми ядрами. Степень поляризации многократно рассеянного излучения с первоначаль-
но линейной поляризацией можно приближенно представить в виде преобразования
Лапласа функции ρ(s):

PL =
I‖ − I⊥
I‖ + I⊥

≈ 3
2

∞∫

0

exp
(
− s

ξL

)
ρ (s) ds, (12.2)

где I‖ и I⊥ — интенсивности со- и кросс-поляризованной компонент рассеянного
света соответственно. Параметр ξL — длина деполяризации для линейно поляризо-
ванного света.

При рассмотрении поляризационной визуализации поглощающей макроскопиче-
ской неоднородности со степенью поляризации в качестве отображаемого параметра
контраст поляризационного изображения можно определить как [135]

VP = P in
L − P back

L

P in
L + P back

L

, (12.3)

где P in
L — степень остаточной линейной поляризации отраженного света в обла-

сти нахождения неоднородности, а P back
L — аналогичная величина вдали от этой

области. Контраст VP реконструированного поляризационного изображения можно
представить как функцию толщины рассеивающего слоя l, глубины расположения
неоднородности h, средней транспортной длины свободного пробега фотона ltr в рас-
сеивающей среде, фактора анизотропии рассеяния g и длины деполяризации ξL
[135]. Функция распределения оптических путей ρ(s) может быть найдена путем
моделирования методом Монте-Карло.

Для сравнения эффективности различных вариантов поляризационной визуа-
лизации использовалась установка, схема которой приведена на рис. 12.6 [1853].
В качестве отображаемых параметров брались полная нормированная интенсив-
ность (сумма интенсивностей со- и кросс-поляризованной компонент) или степень
остаточной линейной поляризации рассеянного назад света. Рассеивающая среда
(водно-молочная эмульсия) в прямоугольном стеклянном сосуде (18 × 26 × 26 см3)
использовалась в качестве модели биоткани. Боковые далеко отстоящие друг от
друга стенки сосуда были зачернены. Поглощающий объект (прямоугольная пластина
с зачерненными матовыми поверхностями) помещалась в центральную часть сосуда
на различных расстояниях h (от 1 до 4 см) от прозрачной передней стенки. Зонди-
рующий белый свет был линейно поляризован перпендикулярно плоскости падения.
Чтобы избежать зеркального отражения от передней стенки сосуда, освещающий
пучок был направлен под углом 30◦ к ее нормали.

Для захвата изображения по каждой из трех цветовых координат (R, G и B)
применялась цветная ПЗС-камера (Panasonic NV-RX70EN) и плата захвата изобра-
жения Miro DC20 (MiroVideo, Германия). Цветные 8-битные изображения объекта
записывались с разрешением 647 × 485 в со- и кросс-поляризованном отраженном
свете. Распределения яркости для каждой из составляющих R, G, B изображения
вдоль произвольно выбранной линии на изображении (рис. 12.6 б) использовались
для восстановления изображения поглощающей неоднородности для различных па-
раметров визуализации (рис. 12.6 в). В отсутствии рассеивающей среды и, следова-
тельно, рассеянного назад излучения контраст изображения равен нулю. Увеличение
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Рис. 12.6. Эксперимент по поляризационной визуализации [196]. Схема эксперимента (а): 1 —
ячейка с рассеивающей средой; 2 — поглощающая пластина; 3 — белая эталонная поверхность;
4 — черные эталонные полоски; 5 — поляризатор; 6 — анализатор; 7 — галогеновая лампа; 8 —
ПЗС-камера; 9 — ПК. Распределения интенсивности рассеянного назад излучения вдоль про-
извольно выбранной линии изображения для различных концентраций молочной эмульсии (б):
1,0%; 2, 0,66%; 3 — 1,96%; и 4 — 5,51% (R-компонента цветного изображения). Зависимости
контраста поляризационного изображения от объемной концентрации молочной эмульсии (в):
при выборе в качестве параметра визуализации интенсивности неполяризованного света (1),
со-поляризованной (2) и кросс-поляризованной (3) компоненты, а также степени поляризации

рассеянного назад излучения (4)

концентрации молока приводит к резкому росту контраста изображения до макси-
мального значения с последующим монотонным убыванием, обусловленным ростом
кратности рассеяния.

Сравнение экспериментальных данных и результатов моделирования методом
Монте-Карло [135, 1853, 1927] приводит к выводу, что максимальный контраст по-
ляризационного изображения получается при глубине расположения неоднородности
порядка (0,25–0,6)ξL (в зависимости от степени остаточной поляризации рассеянной
назад фоновой компоненты, регистрируемой вне области локализации неоднородно-
сти). В частности, этот вывод согласуется с данными по поляризационной визуали-
зации кожи, которые продемонстрировали эффективность поляризационной визуали-
зации для эпидермиса и верхних слоев папиллярной дермы (100–150 мкм) [1928].
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12.2.1. Поляризационная спектроскопия с разрешением по глубине. Отоб-
ражение и мониторинг морфологического и функционального состояния биологиче-
ских тканей можно обеспечить на основе спектрального анализа поляризационных
свойств рассеянного назад света [1930]. Зондирование ткани поляризованным белым
светом и измерение спектрального отклика со- и кросс-поляризованных компонент
рассеянного назад света позволяет не только количественно определить содержание
хромофоров в ткани, но и оценить их распределение по глубине.

Приведенный коэффициент рассеяния кожи в видимом диапазоне лежит в диа-
пазоне μ′

s ∼ 30–90 см−1, а коэффициент поглощения μa ∼ 0,2–5 см−1 (см. табл. 7.1),
поэтому ожидаемая средняя транспортная длина рассеяния ltr = (μa + μ′

s)−1 (см. фор-
мулу (1.23)) лежит в интервале 100–300 мкм. Из-за преобладания рассеивающих
частиц, размеры которых характеризуются параметром дифракции ka > 1 (см. фор-
мулы (2.54) и (2.55), рис. 2.7 и 2.8) длина деполяризации ξL у кожи сравнима
с транспортной длиной рассеяния ltr и превосходит толщину эпидермиса. С дру-
гой стороны, такие поглотители, как меланин в эпидермисе и гемоглобин в дер-
ме, должны увеличивать степень остаточной поляризации рассеянного назад света
в спектральных областях, соответствующих полосам поглощения доминирующих
хромофоров. Более того, эти хромофоры расположены на различной глубине, таким
образом, их локализацию можно оценить по характеристическим полосам поглоще-
ния в дифференциальных поляризационных спектрах [135, 1930].

Экспериментальная установка для поляризационно-спектральных измерений рас-
сеянного назад света представлена на рис. 12.7. Белый свет от источника (галогено-
вая лампа 200 Вт) направляется на объект волоконно-оптическим жгутом, на торце
которого установлен широкополосный фильтр, выделяющий линейную поляризацию.
Диаметр освещаемой области на поверхности кожи примерно 8 мм. Рассеянный
назад свет от кожи собирается другим волоконно-оптическим жгутом, к которому
присоединен аналогичный фильтр линейной поляризации. Ориентацию этого фильтра
можно устанавливать параллельно или перпендикулярно оптической оси первого
поляризационного фильтра. Оптоволоконные жгуты используются для устранения
некоторой поляризационной чувствительности, имеющей место при использовании
моноволокна. Для исключения зеркального отражения от поверхности кожи прием-
ный оптоволоконный жгут был расположен под углом ∼ 20◦ к нормали. Дистальный
конец жгута был присоединен к спектрометру.

Рис. 12.7. Схема экспериментальной установки для спектральных измерений рассеянного
назад света [1930]: 1 — источник белого света (галогеновая лампа, 200 Вт); 2 и 3 —
оптоволоконные жгуты; 4 и 5 — поляризационные фильтры; 6 — исследуемый объект; 7 —

спектрометр на основе дифракционной решетки с линейкой фотодиодов; 8 — ПК
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Установка позволяет измерять спектры отражательной способности ткани при
взамно-параллельно и-перпендикулярно ориентированных поляризационных филь-
трах, соответственно R‖(λ) и R⊥(λ). Из получаемых спектров вычисляются диффе-
ренциальные спектры остаточной поляризации ΔRr (λ) или спектры степени оста-
точной поляризации P r

L (λ):

ΔRr (λ) = R‖ (λ) − R⊥ (λ), (12.4)

P r
L (λ) =

R‖ (λ) −R⊥ (λ)

R‖ (λ) +R⊥ (λ)
. (12.5)

Два примера исследований in vivo кожи человека с помощью поляризационной
спектроскопии представлены на рис. 12.8 и 12.9 [1930]. Данные рис. 12.8 демонстри-
руют спектральные распределения степени остаточной поляризации P r

L (λ) рассеян-
ного назад света для различных значений индекса эритемы, вызванной предваритель-
ным УФ-облучением кожи. Для более высокого индекса эритемы (EI) или покрасне-
ния кожи (увеличенного объема крови) величина степени остаточной поляризации
P r
L (λ) увеличивается в пределах Q-полос поглощения крови. Это происходит из-за

уменьшения кратности рассеяния для фотонов с длинами волн, попадающими в по-
лосы поглощения, благодаря более интенсивному поглощению фотонов с длинными
траекториями, которые изначально определяют деполяризацию распространяющегося
в биоткани света.

Рис. 12.8. Измеренные in vivo спектры степени остаточной поляризации для добровольца с
УФ-индуцированной эритемой различных степеней (индекс эритемы, EI): 1 — EI = 157; 2 —
EI = 223; 3 — EI = 249; 4 — EI = 275; и 5 — EI = 290 [1930]. Индекс эритемы был измерен

с использованием эритемо-меланинометра, описанного в работе [680]

На рис. 12.9 представлены дифференциальные поляризационные спектры, кото-
рые также чувствительны к поглощающим свойствам кожи. Для управления погло-
щающими свойствами ткани внутри измерительного объема использовалась мето-
дика последовательных кожных отрывов посредством медицинской липкой ленты.
Меньшая толщина эпидермиса соответствует большему объему крови внутри ис-
следуемого объема (большему поглощению света гемоглобином). Отличие величины
(R‖(λ) − R⊥(λ)) внутри полос поглощения крови (на длинах волн 545 и 575 нм) от
значений, измеренных вдали от полос поглощения крови, т. е. в области 650–700 нм,
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Рис. 12.9. Измеренные in vivo дифференциальные спектры остаточной поляризации для доб-
ровольца при отрывах эпидермиса различной толщины [1930]: 1 — нормальная кожа; 2 —

толщина удаленного слоя кожи 40 мкм; 3 — 50 мкм; 4 — 60 мкм и 5 — 70 мкм

где превалирует рассеяние света, позволяет профилировать эпидермис и находить
распределение кровеносных сосудов по глубине кожи.

В качестве критериев толщины эпидермиса (более тонкий эпидермис соответ-
ствует увеличению поляризационного контраста V ) можно использовать следующие
параметры [1930]:

V545 =
ΔRr

(650–700) − ΔRr
545

ΔRr
(650–700) + ΔRr

545
или V575 =

ΔRr
(650–700) − ΔRr

575

ΔRr
(650–700) + ΔRr

575
. (12.6)

В этих выражениях 545 и 575 обозначают значения ΔRr (λ) в центрах полос по-
глощения гемоглобина (λ = 545 и 575 нм), а (650–700) — в области, где поглощение
гемоглобина мало (λ = 650–700 нм).

Метод по-прежнему достаточно прост и благодаря получаемой спектральной
информации может дать более ценные сведения о живой ткани, чем неспектраль-
ные поляризационные методы, описанные в разд. 12.1.2. Простая экспериментальная
система для спектрально-поляризационных исследований in vivo кожи человека
показана на рис. 12.10. Для получения равномерного освещения поверхности кожи
белым светом и устранения зеркального отражения от кожи использовались четыре
галогеновые лампы по 50 Вт каждая, свет от которых падал с четырех сторон под
углом ∼ 30◦ к нормали. Излучение каждого источника света фильтровалось идентич-
ными широкополосными линейно поляризующими фильтрами, а перед спектрально-
чувствительной монохромной ПЗС-камерой помещались широкополосный фильтр-
анализатор, плоскость поляризации которого можно было поворачивать, и интерфе-
ренционный фильтр, выделяющий длину волны измерений. Монохромные изобра-
жения кожи на интересующей длине волны захватываются видеосистемой VS-CTT
60–075 (ООО «Видеоскан», РФ). На рис. 12.11 показан пример поляризационно-
спектральной визуализации ожогового поражения кожи на длине волны поглощения
гемоглобина (∼ 550 нм). Хорошо видно, что максимальный контраст изображения
∼ 0,49 обеспечивается при использовании именно степени поляризации в качестве
отображаемого параметра.
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Рис. 12.10. Экспериментальная установка для поляризационно-спектральной визуализации
биотканей in vivo [1930]: 1 — биоткань; 2 — поляризационные фильтры; 4 — поляризационные
и интерференционные фильтры; 3 — источники света; 5 — монохромная ПЗС-камера; 6 — ПК

Рис. 12.11. Поляризационно-спектральные (λ = 550 нм) изображения ожогового поражения
кожи добровольца [1930]: а — со-поляризованное изображение; б — кросс-поляризованное

изображение; в — изображение распределения степени поляризации, P r
L

12.2.2. Поляризационная спектроскопия поверхностного слоя эпителия.
Один из многообещающих подходов в ранней диагностике рака кожи, шейки матки
и других аналогичных локализаций основан на анализе однократно рассеянной
компоненты света, несущей информацию об патологических изменениях структу-
ры ткани (см. разд. 10.4). Зависимость интенсивности света, упруго рассеянного
тканью, от длины волны оказывается чувствительной к изменениями морфологии
ткани, типичной для предраковых поражений. В частности, было установлено, что
специфические особенности злокачественных клеток, такие как увеличенный раз-
мер ядер, повышенное отношение размеров ядро/цитоплазма, плеоморфизм и др.,
заметно проявляются в спектрах упругого рассеяния зондируемой ткани. Специфиче-
ская периодическая структура спектра отражения наблюдалась для ткани слизистой
оболочки [272]. Эта осциллирующая составляющая в спектре отражения может
быть приписана однократному рассеянию на ядрах клеток поверхностного эпителия
и может быть интерпретирована в рамках теории Ми. Анализ амплитуды и частоты
тонкой структуры спектра интенсивности позволяет оценить распределение этих ядер
по плотности и размеру. Однако выделение однократно рассеянной компоненты на
фоне маскирующего фона многократного рассеяния представляет собой серьезную
проблему. Кроме того, как было показано в разд. 12.2.1, поглощение в дерме кожи
и аналогично в строме слизистых оболочек, связанное с гемоглобином, искажает
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спектр однократного рассеяния клеток эпителия. Оба эти фактора следует учитывать
при интерпретации измеренных спектральных зависимостей рассеянного назад света.

Отрицательное влияние диффузного фона и поглощения гемоглобина можно
значительно снизить путем использования поляризационно-дискриминационной ме-
тодики в виде облучения исследуемой биоткани линейно поляризованным светом
с последующей раздельной регистрацией упруго рассеянного света с параллельной
и перпендикулярной поляризацией по отношению к падающему свету (т. е. со-
и кросс-поляризованных компонент рассеянного света) [216, 229]. Этот подход,
называемый поляризационной спектроскопией упругого рассеяния света или поляри-
зационной спектроскопией отражения (ПСО), потенциально способен обеспечить ко-
личественную оценку не только распределения ядер по размерам, но и распределения
относительного показателя преломления вещества ядер. Эти потенциальные возмож-
ности, продемонстрированные в ряде экспериментальных работ на фантомах тканей
и эпителиальных тканях in vivo [135, 216, 229, 232, 272, 680, 1906], позволяют
классифицировать метод ПСО как новый шаг в развитии неинвазивных оптических
методов для диагностики морфологии биотканей в реальном времени и, следователь-
но, для надежного раннего обнаружения предраковых состояний in vivo. Важным
шагом в дальнейшем развитии метода ПСО должна быть разработка портативного
и удобного оборудования для диагностики тканей in situ. В частности, оптоволокон-
ные зонды [1931] с небольшой глубиной зондирования и высоким пространственным
разрешением перспективны для клинических применений поляризационной спектро-
скопии отражения в ранней диагностике рака.

12.3. Поляризационная микроскопия

Микроскопия в поляризованном свете применяется в биомедицине уже более ста
лет для изучения оптически анизотропных биологических структур, которые трудно
или даже невозможно наблюдать с помощью обычного оптического микроскопа.
Имеется широкий выбор коммерческих поляризационных микроскопов. Многочис-
ленные исследования биологических объектов выполнены с помощью поляризаци-
онной микроскопии. Однако продолжают развиваться новые подходы в поляризаци-
онной микроскопии, которые способны дать исследователям много новой и более
подробной информации о структурах биологических тканей и клеток. Современная
техника позволяет регистрировать разности оптического пути менее чем 0,1 нм [234,
244, 249–270, 600, 1373, 1389, 1529, 1932–1934]. Такая чувствительность вместе
с возможностью исследовать рассеивающие образцы появились благодаря недавним
достижениям в видео-, интерференционной и мультиспектральной поляризационной
микроскопии. Измерения полной матрицы Мюллера и другие комбинированные ме-
тодики, такие как поляризационно-конфокальная и поляризационная ОКТ-микроско-
пия, обещают новые значительные возможности в поляризационной микроскопии,
включая измерения in vivo [135, 216, 229, 232, 362, 367, 602, 624, 625, 628–634,
666–749, 1929–1940].

В дополнение к гл. 2 и разд. 3.6.3 и 9.6.1 мы обсудим только несколько но-
вых технологий, перспективных для изучения анизотропных свойств рассеивающих
образцов. Одним из примеров является мультиспектральный изображающий мик-
рополяриметр (МИМ), который используется для измерения двулучепреломления
перипапиллярного слоя ретинального нервного волокна (СРНВ) [retinal nerve fiber
layer (RNFL)], важного параметра при диагностике глаукомы [234, 600]. Оптическая
схема МИМ представлена на рис. 12.12. Свет от вольфрамово-галогенной лампы,
после которой расположен интерференционный фильтр (полоса 10 нм), обеспечивает
монохроматическое освещение интегрирующей сферы (IS). Линза L1 (F = 56 мм)
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коллимирует пучок, падающий на поляризатор (P). Использование интегрирующей
сферы гарантирует малые флуктуации выходной интенсивности после поляризатора,
не более 0,2% при его вращении на 360◦. Линза L2 (F = 40,5 мм, NA = 0,13) фокуси-
рует изображение выходной апертуры интегрирующей сферы на образец (SP) в каме-
ре (CB) с плоскими входным и выходным окнами. Линза L3 (F = 60 мм, NA = 0,07)
фокусирует изображение образца на охлаждаемую ПЗС-камеру, обеспечивающую
размер пикселя около 4 мкм на образце в водной среде (увеличение ≈ 5,8). Хотя
линзы ахроматические, широкий диапазон исследуемых длин волн (440–830 нм)
все-таки требует небольших изменений положения оптических элементов приемной
системы (смещение линзы L3 и ПЗС-камеры в пределах 0,5 мм) для установки
фокуса на каждой длине волны. Жидкокристаллическая линейная фазовая пластин-
ка (замедлитель) (C ′), за которой следует анализатор линейной поляризации (A),
используется для измерения выходного вектора Стокса исследуемого образца. Как
поляризатор, так и анализатор представляют собой поляризационные призмы Глана.
Азимут и фазовая задержка пластинки устанавливаются в виде набора нескольких
дискретных значений, а азимут анализатора имеет фиксированное значение 45◦. Каж-
дая установка фазовой пластинки (соответственно азимут и задержка по фазе: 1) 0◦,
90◦; 2) 0◦, 200◦; 3) 22,5◦, 207◦; 4) −22,5◦, 207◦) характеризуется вектором измерения
1× 4. Четыре установки фазовой пластинки и анализатора вместе характеризуются
(4× 4)-матрицей D, каждая строка которой соответствует одному вектору измерений.

Рис. 12.12. Оптическая схема мультиспектрального визуализирующего микрополяриметра,
работающего в режиме пропускания [600]: LS — источник света; IF — интерференционный
фильтр; IS — интегрирующая сфера; P — линейный поляризатор; SP — образец; CB — камера;

L1, L2 и L3 — линзы; C′ — фазовая пластинка (замедлитель); A — линейный анализатор

Вектор Стокса S можно вычислить как

S = D−1R, (12.7)

где D−1 — обратная матрица измерения, а R — (4 × 1)-вектор отклика, соответ-
ствующий четырем установкам фазовой пластинки/анализатора [821]. Для оценки
линейной фазовой задержки на образце нужно найти матрицу Мюллера M из
измерений вектора Стокса падающего Sinc и выходного S излучения (см. гл. 2):

S = KM(ρ, δ)Sinc, (12.8)

где множитель K учитывает потери интенсивности при пропускании, а ρ и δ соот-
ветственно азимут и фазовую задержку за счет образца. Это выражение включает
четыре уравнения для трех неизвестных K, ρ и δ. В большинстве случаев полезно
систему уравнений (12.8) переопределить, используя более одного измерения Sinc.
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Фазовая задержка и азимут для образцов нефиксированной и фиксированной
ткани СРНВ крысы были измерены в широком спектральном диапазоне [600]. Было
обнаружено, что СРНВ ведет себя как линейная фазовая пластинка (замедлитель)
и что задержка по фазе примерно постоянна в диапазоне длин волн от 440 до 830 нм.
Среднее двулучепреломление для нескольких нефиксированных образцов СРНВ со
средней толщиной 13,9± 0,4 мкм оказалось равным 0,23± 0,01 (нм/мкм) ≡ 2,3 · 10−4.
Было обнаружено влияние поляризационных свойств сетчатки на измеренные анизо-
тропные свойства СРНВ. Изображения, представленные на рис. 12.13, иллюстрируют
важность поправок, учитывающих поляризационные свойства сетчатки, на распреде-
ление задержки и азимута внутри образца СРНВ.

Рис. 12.13. Фазовая задержка (длина стрелок) и азимут — ось наименьшей скорости распро-
странения света (направления стрелок) — для областей пучка и промежутка между слоями
волокон зрительного нерва крысы [600]. Изображения получены на длине волны 440 нм.
Размеры изображений: а — 222 × 199 мкм; б — 187 × 177 мкм. Пучок нервных волокон
виден как светлые полосы. Каждая стрелка начинается из центра области измерения. Ка-
либровочный отрезок показывает запаздывание в виде оптической длины пути в 1 нм. На
рис. а белые стрелки представляют измерения без поправки на поляризующую способность
сетчатки, а черные — скорректированные для учета поправки; на рис. б черные стрелки —
скорректированное запаздывание для пучка волокон, белые маленькие стрелки показывают

изменения остаточного запаздывания, также после коррекции

Другой метод, связанный с количественной микроскопией поляризованного света,
основан на технике видеомикроскопии, которая применяется для определения изме-
нений в ориентации коллагеновых волокон, упорядоченных в пластинках (ламеллах)
роговицы глаза [1932]. Пластинчатая структура роговицы и склеры хорошо видна
на рис. 3.3, 3.4 и 3.5. В пределах пластинки волокна параллельны друг другу, но
волокна соседних пластинок, как правило, имеют разные направления. Они могут
иметь относительную ориентацию под любым углом от 0 до 180◦.

Как обсуждалось в разд. 3.6, в строме роговицы волокна имеют диаметр
25–39 нм, в то время как средний диаметр склеральных волокон равен 100 нм.
Следовательно, отдельные волокна не могут быть видны в обычной оптической мик-
роскопии, однако, благодаря двулучепреломлению коллагеновых волокон и его зави-
симости от угла их ориентации от пластинки к пластинке, по их действию на поля-
ризованный свет можно судить о структуре ткани. Вдоль оси своих волокон коллаген
обладает сильным двулучепреломлением, так что те пластинки, которые вырезаны
параллельно осям волокон (θ = 0◦, см. рис. 12.14 а), выглядят ярче в поляризованном
свете, когда поляризатор и анализатор скрещены, а продольная ось среза ткани
ориентирована под углом 45◦ к осям поляризатора и анализатора (см. рис. 12.14 б).
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Коллаген не является двулучепреломляющим в плоскости, перпендикулярной оси
своего волокна (θ = 90◦, см. рис. 12.14 а), так что те пластинки, которые вырезаны
перпендикулярно направлению волокон, оказываются совершенно темными в этом
сечении (см. рис. 12.14 б). Изменение интенсивности вдоль разреза X–Y поперек
сечения роговицы (см. рис. 12.14 б) обусловлено различными угловыми ориентациями
отдельных пластинок (полное число видимых пластинок 15) и представлено на
рис. 12.14 в.

Рис. 12.14. Поляризационная микроскопия структуры коллагеновой ткани [1932]. Схемати-
ческое представление сечения ткани, содержащего три ламели (показанное число волокон
внутри ламели существенно занижено, а их относительный диаметр сильно завышен; реальная
электронная микрофотография показана на рис. 3.2) (а); θ — угол наклона волокон по отно-
шению к плоскости сечения. Цифровая микрофотография сечения части роговицы кролика
в поляризованном свете (× 500) (б). Изменения интенсивности вдоль линии X–Y поперек

сечения роговицы, показанного на микрофотографии б (в)

Из-за регулярной упорядоченности пластинок в срезах роговицы угол θ — это все,
что нужно, чтобы определить трехмерную ориентацию волокон. Тем не менее, чтобы
найти это угловое распределение для отдельного среза ткани, нужно учитывать дву-
лучепреломление формы, вклад которого составляет около 67% полного двулучепре-
ломления [1932]. Для срезов патологической роговицы и для срезов периферической
части роговицы в области соединения со склерой ситуация более сложная, поскольку
пластинки имеют менее упорядоченное «волнистое» расположение (см. рис. 3.6 б для
склеры).

Многие ткани обладают очень сложным характером упорядоченности структу-
рообразующих элементов. Очевидно, что поляризационно-микроскопические мето-
ды, благодаря их высокой чувствительности к изменениям сложно организован-
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ных структур, перспективны для исследования биотканей. Результатом примене-
ния поляризационных методов является построение карт упорядоченности биотка-
ней (см. например, работы [1935–1937]). Метод, представленный в работах [1935,
1936], как и метод, использованный в работе [1932], удобен в случаях, когда
структура ткани вдоль направления распространения зондирующего света может
рассматриваться как однородная. Метод микроскопической поляриметрии применя-
ется, в частности, для построения карт упорядоченности волокон — структурных
элементов биоткани [1935, 1936]. Метод может использоваться для характеристики
фиброзных тканей, тканевых фантомов и других волокнистых материалов. Этот
метод основан на зондировании образца эллиптически поляризованным светом от
вращающейся четвертьволновой пластинки и использовании эффективного циркуляр-
ного анализатора. Для оценки оптических параметров оптического тракта и самого
образца применяется техника нелинейной регрессии. Обработка последовательности
изображений, полученных при различных взаимных ориентациях четвертьволно-
вой пластинки и анализатора, основанная на гармоническом анализе, позволяет
восстановить карту направлений упорядоченности и карту фазовой задержки. Эти
карты описывают пространственное распределение локального двулучепреломления
в образце и, следовательно, могут быть использованы для морфологического анализа
биотканей с выраженной структурной анизотропией, преобладающим оптическим
свойством которых является линейное двулучепреломление. Потенциал этого метода
для точного построения карт упорядоченности для образцов, которые ведут себя как
линейные замедлители, с точностью до нескольких градусов задержки по фазе, был
продемонстрирован в экспериментах in vitro с образцом лепестка клапана сердца
свиньи.

Метод, предложенный в работе [1937], также может быть использован в бо-
лее общей ситуации, когда ориентация структурообразующих элементов (например,
коллагеновых волокон) варьирует вдоль направления зондирования. Такие вариации
должны учитываться, когда анализируются толстые (> 50 мкм) слои биоткани (на-
пример, дермы кожи). В обсуждаемом методе [1937] можно использовать стандарт-
ный поляризационный микроскоп с ПЗС-камерой. Измерения обычно производятся
с широким спектральным набором цветных светофильтров и без четвертьволновой
пластинки. Зависимость регистрируемого сигнала в некоторой точке от углов ориен-
тации поляризатора (ϑ) и анализатора (ϑ′) микроскопа:

iC ≈ B0 +B1 cos η +B2 cos ς +B3 sin η +B4 sin ς,

η = 2 (ϑ− ϑ′), ς = 2 (ϑ+ ϑ′),
(12.9)

где Bi (i = 0, 1, 2, 3 и 4) — коэффициенты, зависящие от локальных оптических
свойств образца в зондируемой области и спектральных свойств падающего света.
Как показано в работе [1937], измеренные значения Bi могут дать важную информа-
цию о структуре образца. Они могут быть использованы также для характеристики
специфических особенностей распространения света в образце. В частности, они
позволяют распознать так называемый адиабатический режим распространения света
в исследуемой среде. Адиабатический режим означает, что ориентация локальной
оптической оси в зондируемой области биоткани меняется плавно. Заметим, что
у фиброзных тканей направление локальной оптической оси обычно совпадает с ло-
кальным преимущественным направлением ориентации волокон. Если адиабатиче-
ский режим реализован, то углы υ и φ, вычисляемые из полученных величин Bi

как υ = (1/4) arctg (B2/B4) и φ = (1/2) arctg (B1/B3), дают информацию о структуре
образца. Угол φ равен углу между азимутальными проекциями локальных опти-
ческих осей среды на верхней и нижней границах образца, а угол υ определяет
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ориентацию биссектрисы угла между этими проекциями. Анализ экспериментально
полученных «Bi-карт», как и пространственные распределения υ и φ, могут быть
предложены в качестве эффективного инструмента для характеристики структуры
биоткани [1937]. В частности, в работе [1937] представлены B0-карта (этот коэффи-
циент характеризует локальное пропускание образца для неполяризованного света),
υ-карта и φ-карта для образца in vitro эпидермиса человека.

Исследование структуры и функции коллагена важно для понимания широкого
круга патофизиологических состояний, включая старение. Одной из перспективных
лазерных методик, способных обеспечить микроскопический мониторинг in vivo
коллагеновой структуры, является микроскопия при генерации второй гармоники
света (ГВГ) (см. разд. 8.7 и разд. 9.6.5) [1570, 1575]. Рассеянный назад сигнал ГВГ,
индуцированный импульсом титан-сапфирового лазера длительностью 100 фс и дли-
ной волны 800 нм, максимальной энергий 10 нДж и частотой повторения импульсов
82 МГц, измерялся поляризационным сканирующим конфокальным ГВГ-микроско-
пом [1575]. Объектив микроскопа имеет поперечное разрешение около 1,5 мкм
и аксиальное разрешение около 10 мкм. Нужно заметить, что внутри рассеивающей
среды обе эти величины увеличиваются. Максимальная интенсивность в образце
составляла около 4 · 1011 Вт/см2. Чтобы избежать повреждения образца применялась
техника непрерывного сканирования. С использованием этого микроскопа было про-
ведено систематическое исследование коллагена типа I в пучке сухожилий хвоста
крысы. Коллаген типа I из сухожилия дает один из наиболее сильных сигналов ГВГ
среди всех биотканей, изученных авторами работы [1575]. Они выдвинули гипотезу,
что такая высокая эффективность ГВГ обусловлена высокой степенью упорядочен-
ности коллагеновых волокон. Поляризационные свойства коллагена также определя-
ются его упорядоченностью. Экспериментально показано, что интенсивность сигнала
второй гармоники меняется примерно в два раза по поперечному сечению пучка
сухожилий хвоста крысы [1575]. Интенсивность сигнала зависит как от организации
коллагена, так и от эффективности рассеяния назад. Для характеристики структуры
коллагена нужно исследовать сигнал ГВГ в зависимости как от интенсивности света,
так и от его поляризации. Аксиальное и поперечное сканирование для различных
углов азимута колебаний линейно поляризованного входного пучка показывает, что
ГВГ в сухожилии хвоста крысы сильно зависит от поляризации исходного лазерного
пучка. В отличие от интенсивности сигнала ГВГ, функциональный вид поляризаци-
онной зависимости существенно не меняется по сечению образца и не подвержен
влиянию эффективности рассеяния назад. Данные измерений находятся в хорошем
согласии с аналитической моделью, разработанной для сигнала ГВГ при возбужде-
нии от линейно поляризованного света. Они были использованы для определения
ориентации волокон и отношения между двумя ненулевыми независимыми элемен-
тами тензора нелинейной восприимчивости второго ранга γ ≈ −(0,7–0,8) [1575].
Небольшой разброс наблюдаемых значений γ в пучке сухожилий говорит о наличии
структурной однородности. Этот параметр, следовательно, может быть полезен для
неинвазивной характеристики различных коллагеновых структур.

Главной проблемой микроскопии биотканей in situ является многократное рассе-
яние, которое делает случайными направление, когерентность и поляризацию падаю-
щего света. Был предложен ряд оптических методов стробирования для фильтрации
баллистических и малократно-рассеянных фотонов, несущих информацию о струк-
туре объекта. Один из них — это метод поляризационного стробирования и его
модификации, описанные в данной главе, гл. 2, разд. 3.6.3 и 9.6.1. Фундаментальное
ограничение всех методов оптического стробирования, включая поляризационные,
вытекает из того факта, что только небольшое число баллистических и малократно-
рассеянных фотонов участвует в формировании изображения объекта. Тем не менее,
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методы поляризационного стробирования в комбинации с методами реконструкции
изображения позволяют улучшить качество изображений в случае исследования
сильно рассеивающих объктов [1238, 1239]. В работах [1238, 1239] анализировались
сканирующие микроскопы с поляризационным стробированием в режимах как про-
пускания, так и отражения.

Метод оптической иммерсии, основанный на согласовании показателей прелом-
ления рассеивающих частиц среды и окружающего базового (интерстициально-
го) вещества, позволяет эффективно управлять рассеивающими свойствами среды
(см. гл. 9). Обычно управляемым является показатель преломления базовой среды.
Это осуществляется путем введения в биоткань биологически совместимых агентов,
таких как глюкоза, глицерин, пропиленгликоль или рентгеноконтрастные вещества,
используемые в медицинской практике. Благодаря тому, что показатель преломления
применяемого агента выше, чем у базового вещества, где он близок к показателю
преломления воды, показатель преломления окружения растет и приближается к по-
казателю рассеивающих частиц, при этом рассеяние уменьшается. Большинство при-
меняемых агентов гиперосмотичны, следовательно, они могут вызывать временную
и локальную дегидратацию ткани, которая также ведет к увеличению показателя
преломления интерстициального пространства. На рисунках с 9.35 по 9.38 представ-
лены экспериментальные данные по кинетике пропускания линейно поляризованного
света срезами биологических тканей, полученные с помощью видео-цифрового по-
ляризационного микроскопа белого света, или поляризационного спектрометра, при
просветлении ткани иммерсионными агентами (тразограф-60 (рентгеноконтрастное
вещество) и глицерин) [621, 622, 654, 1578, 1697, 1726].

Просветление ткани, благодаря уменьшению рассеяния света, облегчает обнару-
жение и количественную оценку поляризационной анизотропии ткани и в конечном
итоге позволяет разделить влияние рассеяния света и двулучепреломления на поля-
ризационные свойства ткани. Методом оптической иммерсии можно исследовать как
собственное двулучепреломление среды, так и двулучепреломление формы, однако,
когда иммерсия сильная, т. е. когда показатель преломления базового вещества
становится близким к показателю преломления анизотропных структур ткани, дву-
лучепреломление формы может быть недооценено (см. рис. 9.38, полное согласование
показателей преломления на краю образца уменьшает не только рассеяние, но и дву-
лучепреломление). Кинетика оптического просветления ткани и проявление анизо-
тропии при ослаблении рассеяния являются характерными особенностями, которые
коррелируют с клиническими данными [555, 621, 622]. Рисунок 9.10 иллюстриру-
ет обратимость влияния оптической иммерсии при управлении поляризационными
свойствами биоткани [555]. Практически все здоровые соединительные и сосудистые
ткани проявляют сильную или слабую оптическую анизотропию, типичную для
одноосного или двуосного кристалла [621, 622]. Патологические ткани, как правило,
показывают изотропные оптические свойства.

Поляризационная микроскопия также полезна для исследования отдельных кле-
ток, в частности для оценки количества гликированного гемоглобина в эритроцитах,
которое может быть ранним диагностическим маркером гипергликемии у больных
диабетом [1389]. Гликирование гемоглобина вызывает изменения показателя пре-
ломления эритроцита. С помощью поляризационно-интерференционной микроско-
пии можно измерить показатель преломления отдельного эритроцита. Показатель
преломления гемоглобина или эритроцита, содержащего около 95% гемоглобина,
меняется почти линейно с изменением концентрации глюкозы и насыщается только
в условиях очень сильной гипергликемии [1387, 1388]. Поляризационно-интерферен-
ционный микроскопии Номарского MPI-5 (Польша) был использован для измерения
замедления фазы света [1389]. С помощью призмы Волластона, установленной на

20 В.В. Тучин
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объекте, изображения эритроцитов в свете обыкновенного и необыкновенного пучков
были полностью разделены. В области наибольшей толщины эритроцита первые
интерференционные максимумы обыкновенного и необыкновенного изображений ви-
зуально совмещались по чувствительному для глаза пурпурному цвету при сдвиге
второй призмы Волластона, помещенной в заднем фокусе объекта. Из полной ширины
интерференционной полосы h и измеренного перемещения призмы Волластона 2d
вычислялась фазовая задержка Φ и показатель преломления n для каждого эитро-
цита [1389]:

n = nv + Φ

t
= nv + dλ

ht
, (12.10)

где nv = 1,5133 ± 0,0001 — показатель преломления базовой среды, в которых
находится эритроцит; t — толщина эритроцита; λ = 550 нм. Раздельное измерение
толщины эритроцита с использованием двух базовых сред с различными показателя-
ми преломления дает t = 0,89 мкм. Используя это значение, показатель преломления
можно было вычислить со стандартным отклонением ±0,0005.

Надежный конфокальный микроскоп с z-поляризацией, использующий только
одну или две бинарные фазовые пластинки с поляризатором, был предложен Хьюзом
и др. [1940]. Главным преимуществом микроскопа со значительной продольной
компонентой поля является то, что можно отображать z-поляризованные объекты
в случайно-ориентированных агломератах молекул, представляющих биологический
интерес.

12.4. Цифровые измерения фотоупругости

Фотоупругость как явление является основой хорошо разработанных эксперимен-
тальных методов, которые применяются для исследования биомеханики твердых тка-
ней, таких как кости или зубы [1941, 1942]. Фотоупругие измерительные технологии
основаны на вызванном механическим напряжением эффекте оптического двулуче-
преломления, которое для плоского случая описывается следующим законом [1941,
1942]:

σ1 − σ2 = θ

2π
fσ

h
= Nfσ

h
, (12.11)

где (σ1 − σ2) — разность лежащих в плоскости напряжений; θ — результирующая
оптическая фаза, возникающая из-за индуцированного напряжением двулучепрелом-
ления в образце; fσ — оптическая постоянная материала; h — толщина образца.
Поскольку величины fσ и h постоянны при механических напряжениях, регистрация
оптической фазы (θ) или порядка интерференционной полосы (N = θ/2π) в каждой
точке интерференционной картины позволяет анализировать пространственное рас-
пределение напряжений [1941, 1942].

Для примера рассмотрим результаты фотомеханических исследований зубов, про-
леченных от пульпита [1941, 1942]. В основе таких исследований лежит цифровой
метод определения фазового сдвига фотоупругости с использованием полярископа
круговой поляризации и системы обработки изображений. Специальное устройство
создавало нагрузку вдоль длинной оси зуба (0◦) и под углом 60◦ к длинной оси
в направлении языка. С использованием полярископа было получено четыре изоб-
ражения образца со ступенчатым изменением фазы при каждой нагрузке путем
поворота анализатора на 0◦, 45◦, 90◦ и 135◦ по отношению к поляризатору. Получа-
емые картины интерференционных полос записывались ПЗС-камерой, сохранялись
и обрабатывались компьютером. Все четыре изображения оценивались с помощью
алгоритма со ступенчатым изменением фазы для получения непрерывной карты
распределения фазы [1941]. Развертка фазы производилась вдоль избранных линий,
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чтобы сделать модуляцию полос непрерывной и получить информацию о природе
распределения напряжений.

На рис. 12.15 показано фазовое изображение модели пролеченного зуба, полу-
ченное под нагрузкой в 125 Н, приложенной под углом 60◦ к направлению длинной
оси зуба. Был обнаружен существенный (до трех раз) рост величины напряжения
внутри пролеченного зуба по сравнению с моделью интактного зуба. Рост изгибного
напряжения приходится на область шейки и серединную часть корня. Это приводит
к большему напряжению сжатия в области шейки (с лицевой стороны) и напряжению
растяжения в серединной области (со стороны языка). Разработанный метод важен
для исследования распределений упругости твердых тканей; здесь, например, он
позволил выявить поведение пролеченного зуба при функциональных нагрузках.

Рис. 12.15. Фазовое изображение, полученное из четырех отдельных сдвинутых по фазе
изображений в модели пролеченного зуба при нагрузке 125 Н под углом 60◦ к длинной оси

зуба в направлении к языку [1942]

12.5. Измерения поляризации флуоресценции

Флуоресцентные поляризационные измерения используются для оценки различ-
ных параметров среды, окружающей флуорофоры [1057]; поэтому они имеют потен-
циальное значение для биомедицинской диагностики, в частности для того, чтобы
отличить здоровую ткань от патологической [602, 1527, 1528, 1943–1950]. При воз-
буждении поляризованным светом испущенный флуорофором свет в нерассеивающей
среде деполяризован из-за случайной ориентации молекул флуорофора и углового
смещения излучающего диполя молекулы относительно поглощающего [1057]. Внут-
ренние молекулярные процессы, результатом которых является поворот излучающе-
го диполя относительно поглощающего, чувствительны к локальному окружению
флуорофора. Как уже было показано в предыдущих главах, деполяризация света
в биологических тканях определяется многократным рассеянием, поэтому как воз-
буждающий свет, так и свет флуоресценции должны испытывать деполяризацию
при распространении в тканях [602, 1057, 1943–1950]. Преобразование состояния

20*
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поляризации в рассеивающей среде зависит от оптических параметров среды: ко-
эффициента поглощения μa, коэффициента рассеяния μs и фактора анизотропии
рассеяния g . Из-за различия структурных и функциональных свойств нормальной
и патологической ткани вклад многократного рассеяния в деполяризацию для них мо-
жет быть разным. В частности, приведенный (транспортный) коэффициент рассеяния
μ′
s или транспортная средняя длина свободного пробега ltr определяют характерную

длину деполяризации для различных тканей. Таким образом, флуоресцентно-поляри-
зационные измерения могут быть чувствительны к структурным и функциональным
изменениям, которые вызваны, например, злокачественностью ткани на молекуляр-
ном уровне (чувствительность возбужденных молекул к молекулам окружения) или
на макромолекулярном уровне (чувствительность распространяющегося излучения
к рассеивающим свойствам ткани).

Моанти и др. [1945] рассмотрели некоторый флуорофор, расположенный на
расстоянии z от поверхности рассеивающей среды. Предполагалось однородное рас-
пределение флуорофоров и справедливость диффузионного приближения для пере-
носа света в рассеивающей среде. Среднее число актов рассеяния, претерпеваемых
возбуждающим светом прежде, чем он достигнет флуорофора, и испущенным светом
прежде, чем он покинет среду, описываются, соответственно, как

N1(z) = z · μexs , (12.12)

N2(z) = z · μems . (12.13)

Поляризационная способность флуоресценции характеризуется поляризационной
анизотропией (r), которая является безразмерной величиной, не зависящей от полной
интенсивности флуоресценции объекта [1057]:

r =
I‖ − I⊥
I‖ + 2I⊥

. (12.14)

Она определяется отношением поляризованной компоненты к полной интенсивности
и связана со степенью поляризации P :

r = 2P
3− P

. (12.15)

Степень поляризации, определяемая как

P =
I‖ − I⊥
I‖ + I⊥

, (12.16)

является удобным параметром для описания источника света, когда луч света на-
правлен вдоль определенной оси. Поляризация такого света определяется как доля
света, поляризованная линейно. Напротив, излучение, испускаемое флуорофором,
симметрично распределено вокруг этой оси, и полная интенсивность дается не
суммой I‖ + I⊥, а выражением I‖ + 2I⊥ (см. разд. 10.4 работы [1057]).

Предполагая, что каждый акт рассеяния уменьшает поляризационную анизотро-
пию флуоресценции r на множитель A (A = 0–1), анизотропию света, испущенного
флуорофором, расположенным на глубине z, можно записать как

r(z) = r0 ·A[N1(z)+N2(z)], (12.17)
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где r0 — значение анизотропии флуоресценции в отсутствии рассеяния. Для од-
нородного распределения флуорофоров в ткани толщины d наблюдаемое значение
флуоресцентной анизотропии определяется каждым i-м слоем:

robs =
∑

i

(If
i ri)

/∑
i

If
i , (12.18)

где If
i — вклад в интенсивность наблюдаемой флуоресценции от i-го слоя толщины

dz на глубине z, а ri — значение анизотропии флуоресценции для этого слоя.
При освещении широким пучком плоской поверхности ткани распространение

возбуждающего (индекс «ex») света на расстояние больше нескольких длин сво-
бодного пробега фотона (lph = μ−1

t , μt = μa + μs, см. соотношение (1.8)) хорошо
описывается одномерной диффузионной теорией. В этом приближении с учетом
μext � μexeff (см. соотношение (1.18)), что верно для многих биотканей, интенсивность
возбуждающего света, достигающего глубины z, выражается как

I(z) ≈ Cex exp (−μexeffz), (12.19)

где Cex пропорционально интенсивности возбуждения и является функцией оптиче-
ских параметров ткани на длине волны возбуждающего света.

Интенсивность флуоресценции от флуорофоров, расположенных на глубине z от
поверхности биоткани, достигающая этой поверхности, следовательно, будет равна

I f(z) ≈ [Cex exp (−μexeffz)] · ϕ[Cem exp (−μemeff z)], (12.20)

где Cem и μemeff на длине волны испускания определяются так же, как Cex и μexeff на
длине волны возбуждения, а ϕ — квантовый выход флуоресценции.

Путем подстановки значений If
i из (12.20) и ri из (12.17) в формулу (12.18)

наблюдаемая анизотропия флуоресценции выражается как

robs = r0

d∫

0

exp (−μtot
effz) ·A[N1(z)+N2(z)] dz

d∫

0

exp (−μtot
effz) dz

, (12.21)

где
μtoteff = μexeff + μemeff , (12.22)

μtots = μexs + μems . (12.23)

Интегрирование выражения (12.21) дает

robs = r0
μtot
eff

μtot
eff − ln (A) · (μtot

s )
· 1− exp (−μtot

effd) · (A)μtot
s d

1− exp (−μtot
effd)

. (12.24)

Измерения анизотропии флуоресценции обычно выполняются на промышленных
спектрометрах, чувствительность которых различна для двух ортогональных состо-
яний поляризации. Поэтому все измеренные спектры флуоресценции должны быть
скорректированы на отклик системы [1057]:

r =
I‖ −GI⊥
I‖ + 2GI⊥

, (12.25)

где G — отношение чувствительностей прибора к вертикально и горизонтально
поляризованному свету.
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Типичные спектры поляризованной флуоресценции с поправкой на G-фактор при
возбуждении на длине волны 340 нм от образцов злокачественной и нормальной
ткани женской груди толщиной ≈ 2 мм показаны на рис. 12.16 [1945]. В эти спек-
тры вносят вклад коллаген, эластин, коферменты (НАД ·H/НАД ·PH) и флавины.
Спектры возбуждались также на большей длине волны 460 нм [1945, 1946]. Вклад
НАД ·H преобладает при возбуждении на 340 нм, а различные формы флавинов дают
преобладающий вклад при возбуждении на 460 нм. На рис. 12.16 сдвиг максимума
спектра поляризованной флуоресценции в синюю сторону ясно виден у злокачествен-
ной ткани по сравнению с нормальной. Аналогичный сдвиг на 5–10 нм наблюдался
также при возбуждении флуоресценции светом с длиной волны 460 нм. Этот сдвиг
может быть связан с накоплением положительно заряженных ионов в межклеточ-
ном окружении злокачественной клетки [1943]. Некоторые различия, в частности
спектральный сдвиг максимума, между спектрами со- и кросс-поляризованной флу-
оресценции, наблюдаемые для довольно толстых слоев ткани (≈ 2 мм), могут быть

Рис. 12.16. Типичные поляризационные спектры флуоресценции при возбуждении на длине
волны 340 нм образцов ткани женской молочной железы толщиной 2 мм [1945]. Сплошные
кривые — спектры с возбуждением и испусканием, поляризованными вертикально (I‖), штри-
ховые линии — спектры с ортогональными поляризациями возбуждения и испускания (I⊥):

а — злокачественная ткань; б — ткань в норме
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Рис. 12.17. Анизотропия поляризационной флуоресценции, измеренная на длине волны 440 нм
при возбуждении на длине волны 340 нм для злокачественной (пустые кружки) и нормальной
(заполненные кружки) ткани молочной железы как функция толщины ткани [1945]. Вер-
тикальные отрезки показывают стандартное отклонение. Сплошная и штриховая кривые —
теоретическая подгонка с использованием формулы (12.24) соответственно для нормальной

и злокачественной биоткани

связаны с зависящими от длины волны рассеивающими и поглощающими свойствами
биоткани.

Средние значения анизотропии флуоресценции для образцов нормальной и зло-
качественной ткани молочной железы толщиной от 10 мкм до 2 мм, определенные
при испускании на 440 нм и возбуждении на 340 нм, представлены на рис. 12.17
[1946]. Теоретическая подгонка по экспериментальным данным с использованием
формулы (12.24) и параметра приведения анизотропии флуоресценции при одно-
кратном рассеянии A = 0,7 приводит к следующим результатам для анизотропии
и оптических параметров: r0 = 0,34; μtots = 590 см−1; μtoteff = 53,5 см−1 для злокаче-
ственной и r0 ≈ 0,25; μtots = 470 см−1; μtoteff = 34,5 см−1 для нормальной биоткани.
Для очень тонких слоев, d � 30 мкм, значения анизотропии оказались выше для
злокачественной ткани по сравнению с нормальной. Напротив, в более толстых
срезах злокачественная ткань демонстрирует меньшую анизотропию флуоресценции,
чем нормальная.

Тот факт, что анизотропия флуоресценции меняется с толщиной ткани, свя-
зан с проявлением различных механизмов деполяризации флуоресценции, которые
обусловлены переносом энергии и вращательной диффузией флуорофоров, а также
рассеянием возбуждающего и испущенного света. Перенос энергии и/или враща-
тельная диффузия флуорофоров доминируют в тонких срезах ткани, и эти процессы
происходят быстрее в нормальных тканях, чем в злокачественных. В более толстых
срезах рассеяние света вносит преобладающий вклад в деполяризацию во время
переноса излучения в злокачественной ткани.

Как уже отмечалось в начале данного раздела, фактор анизотропии рассеяния
света g и, соответственно, приведенный коэффициент рассеяния μ′

s, или транспорт-
ная длина свободного пробега фотона, ltr, определяют характерную длину деполя-
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ризации в рассеивающей среде. Параметр A, характеризующий ослабление анизо-
тропии флуоресценции на один акт рассеяния в рассматриваемой модели, зависит
от значения g-фактора [1945]. Теоретический анализ, проделанный авторами рабо-
ты [1945], показал, что параметр анизотропии g принимает значения между 0,7 и 0,9,
соответственно значение A меняется между 0,7 и 0,8. Эти результаты означают, что
измерения анизотропии флуоресценции можно использовать для маркирования зло-
качественных областей ткани среди нормальных, что может быть особенно полезным
при диагностике эпителиального рака, когда исследованию, как правило, подлежат
поверхностные слои ткани [1946].

Разнообразные мультимодальные методы и измерительные системы, включающие
флуоресцентно-поляризационные измерения, для демаркации меланомы и других
типов рака кожи представлены в работах [602, 1527, 1528, 1947–1950].

12.6. Заключение

Как следует из представленного анализа, поляризационно-чувствительные методы
обещают хорошие перспективы для оптической медицинской диагностики и визуали-
зации, особенно для морфологического анализа тканей in vivo и in situ. Поляриза-
ционная дискриминация рассеянного зондирующего излучения, которая может быть
легко интегрирована в традиционные оптические диагностические методы, такие
как спектроскопия и визуализация диффузного отражения, открывает возможность
усиления диагностического потенциала этих методов. Нового вклада в оптическую
медицинскую диагностику следует ожидать от систематических морфологических
исследований биотканей с выраженной структурной анизотропией. Измерения поля-
ризации флуоресценции, которые могут обеспечить дополнительную информацию на
молекулярном уровне, будут полезны при дискриминации злокачественных и нор-
мальных биотканей.

Как правило, почти все поляризационно-чувствительные методы, рассмотренные
в данной главе, могут быть реализованы с использованием недорогого промышлен-
ного оборудования. Они также не требуют сложных алгоритмов обработки данных.
Другими словами, эти методы полностью подходят для широкого внедрения в прак-
тику клинической диагностики.



Гл а в а 13

КОГЕРЕНТНЫЕ МЕТОДЫ И УСТРОЙСТВА

ДЛЯ БИОМЕДИЦИНСКОЙ ДИАГНОСТИКИ

И ВИЗУАЛИЗАЦИИ

В данной главе мы обсудим когерентные оптические методы, открывающие новые
возможности приложений в биомедицине, такие как спектроскопия корреляции фо-
тонов и диффузионных волн, спекл-интерферометрия, спекл-визуализация полного
поля, когерентная топография и томография, фазовая, конфокальная и доплеровская
микроскопия, а также интерференционные измерения ретинальной остроты зрения
и седиментации крови.

13.1. Фотонно-кореляционная спектроскопия прозрачных
биотканей и потоков клеток

13.1.1. Введение. Физические основы фотонно-корреляционной спектроскопии
обсуждались в гл. 8. Описание принципов и характеристик основных типов гомодин-
ных и гетеродинных фотонно-корреляционных спектрометров, лазерных доплеров-
ских анемометров (ЛДА), дифференциальных схем ЛДА и лазерных доплеровских
микроскопов (ЛДМ) можно найти в работах [5, 6, 22, 76–79, 82, 555, 1433–1435,
1437, 1438, 1442, 1443, 1460, 1464, 1468, 1469]. Обзоры медицинских приложений,
охватывающие, в основном, исследования тканей глаза (хрусталик — диагностика
катаракты), изучение гемодинамики изолированных сосудов (сосуды глазного дна
и другие сосуды) с использованием волоконно-оптических катетеров и анализ микро-
циркуляции крови в биологических тканях, содержатся в работах [5, 6, 22, 67, 76–79,
82, 83, 557, 1433–1435, 1437, 1438, 1442, 1443, 1445, 1447, 1460–1464, 1468–1470,
1473, 1479, 1951–1986]. В данном разделе мы обсудим фотонно-корреляционный
метод в применении к ранней диагностике катаракты и измерению скорости крово-
и лимфотока в микрососудах.

13.1.2. Диагностика катаракты. Фотонно-корреляционная спектроскопия ква-
зиупругого рассеяния света (КРС) была первоначально разработана для изучения
поведения малых коллоидных частиц в жидкостях [1957]. Более тридцати лет назад
Танака и Бенедек [1958, 1959] предложили использовать этот метод для исследова-
ния катаракты хрусталика глаза, однако он тогда не нашел широкого практического
применения в офтальмологии из-за сложностей в технической реализации. Благодаря
новым достижениям в оптоэлектронике, позволившим решить ряд проблем с на-
дежной регистрацией сигналов в реальном масштабе времени, метод КРС снова
привлекает интерес своими потенциальными возможностями в офтальмологии, где
с его помощью можно изучать практически все глазные ткани и жидкости [1469].
Возможность раннего обнаружения изменений молекулярной морфологии методом
КРС может помочь не только в разработке новых лекарств для борьбы с такими
глазными заболеваниями, как катаракта, но и в диагностике и исследовании таких
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тяжелых заболеваний, как диабет и, возможно, болезнь Альцгеймера, как было
предложено Анзари [1469, 1956].

Когерентные волоконно-оптические фотонно-корреляционные спектрометры для
изучения генезиса катаракты с потенциальными возможностями ее ранней диагно-
стики были разработаны более пятнадцати лет назад [1470, 1960]. Спектрометр,
описанный в работе [1470], имеет два оптических волокна. Первое, одномодовое,
волокно направляет гауссов пучок гелий-неонового или диодного лазера на объект.
Второе, одно- или многомодовое волокно, используется для сбора рассеянного под
некоторым углом назад излучения и передачи этого излучения на фотоприемник
(см. рис. 13.1 а). Мощность излучения гелий-неонового лазера (на длине волны
633 нм) ∼ 1 мВт. Размер пятна лазерного пучка на хрусталике коло 150 мкм. Рас-
сеянное излучение регистрируется под углами 155◦ (приемник 1) и 143◦ (прием-
ник 2). В качестве иллюстрации метода измерений на рис. 13.1 б показаны типичные
автокорреляционные функции (АФ) флуктуаций интенсивности, измеренные для
хрусталика быка в условиях температурно-индуцированной катаракты (обратимая
катаракта, индуцированная холодом). Хорошо видна связь вида АФ с температурой
хрусталика: чем меньше температура, тем больше протяженность АФ, т. е. наблю-
даются все более медленные флуктуации, что связано с увеличением размеров
белковых агрегатов с уменьшением температуры. В качестве примера на рис. 13.1 в
представлены также результаты решения обратной задачи по определению размеров
рассеивающих частиц хрусталика глаза человека. Обратная задача решалась на
основе измерений автокорреляционных функций флуктуаций интенсивности с ис-
пользованием уравнений (8.28), (8.30) и (8.31). Эти данные показывают, что метод
КРС достаточно чувствителен для мониторинга возрастных изменений в структуре
хрусталика, вызванных ростом размеров агрегированных белковых компонентов.

В работе [1470] представлена клиническая модификация измерительной системы
для ранней диагностики катаракты. Согласно оценкам, при измерениях автокорре-
ляционной функции флуктуаций интенсивности рассеянного света от хрусталика
в интервале времени около 2 мин (интервал времени, необходимый для накопления
сигнала при заданной мощности измерительного лазерного пучка) паразитная осве-
щенность на сетчатке имеет плотность мощности не превышающую 0,05 мВт/мм2,
что почти на три порядка ниже, чем порог повреждения сетчатки.

Волоконно-оптический КРС-зонд, показанный на рис. 13.2, сочетает уникаль-
ные качества: малый размер, низкую лазерную мощность и высокую чувствитель-
ность [1469, 1956]. Система проста в использовании, поскольку она не требует тон-
кой оптической юстировки и виброизоляции. Низкоинтенсивный свет (50–100 мкВт)
полупроводникового лазера, прошедший через одномодовое оптическое волокно,
остро фокусируется в фокальное пятно диаметром 20 мкм на исследуемую ткань
с помощью GRIN-линзы (линзы с градиентом показателя преломления). С приемной
стороны рассеянный свет собирается другой GRIN-линзой и направляется на лавин-
ный фотодиод (ЛФД), встроенный в модуль счета фотонов. Сигнал с ЛФД затем
передается на цифровой коррелятор для анализа. Зонд обеспечивает количественные
измерения патологий роговицы, водянистой влаги, хрусталика, стекловидного тела
и сетчатки. Путем выбора оптических фильтров прибор может быть модифицирован
для спектральных измерений (автофлуоресценции и спектроскопии комбинационно-
го рассеяния) и лазерной доплеровской флоуметрии/велосиметрии, что открывает
возможность измерения, например, окислительного стресса и скорости кровотока
в тканях глаза. Прибор легко сочетается с такой стандартной офтальмологической
аппаратурой, как щелевые лампы, камеры Шеймпфлюга, видеокератоскопы и флуо-
рометры.
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Рис. 13.1. Фотонно-корреляционный спектрометр для ранней диагностики катаракты [1470]:
а — схема спектрометра; б — автокорреляционные функции для температурно-зависимой
катаракты глаза быка; в — возрастные изменения диаметра рассеивателей хрусталика человека
(две фракции: тонкодисперсная (α-кристаллины) и грубодисперсная (белковые конгломераты)
реконструированные на основе эмпирической автокорреляционной функции; см. соотноше-
ние (8.31)). Треугольники и квадраты представляют измерения, выполненные с различными

типами когерентных волоконных зондов
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Рис. 13.2. Схема чувствительного, виброзащищенного, универсального и простого в исполь-
зовании волоконно-оптического зонда квазиупругого рассеяния света (КРС) [1956]. Зонд был
первоначально заработан в НАСА (NASA) для проведения экспериментов по гидродинамике

в отсутствии гравитации на борту космического челнока или орбитальной станции

Этот компактный зонд (рис. 13.2) использовался для мониторинга генезиса ката-
ракты у мышей in vivo посредством исследования профилей АФ (см. формулы (8.28)
и (8.30)), измеренных в различные моменты времени [1469, 1956]. В качестве
примера изучались мыши Philly. У этих животных катаракта развивается спонтанно
между 26 и 33 днями от рождения. Данные включают исследования для 45-дневной
мыши контрольного штамма FVB/N, у которой катаракта не развивается, и двух
мышей Philly в возрасте примерно 26–29 дней. Каждое измерение занимало 5 с
при мощности лазера 100 мкВт. Изменение наклона АФ является признаком раз-
вития катаракты, поскольку кристаллины (основные белки хрусталика) агрегируют
с образованием скоплений и комплексов с большим молекулярным весом. Авто-
корреляционные данные КРС преобразуются в распределение частиц по размерам
с использованием программы экспоненциальной выборки для решения обратной
задачи рассеяния (см. рис. 13.3). Хотя преобразование данных КРС в распределе-
ние частиц по размерам требует некоторых предположений, касающихся вязкости
материала хрусталика, полученные размеры частиц отражают тенденцию развития
катаракты. Данные измерения показывают, что можно количественно с необходимой
достоверностью, воспроизводимостью (5–10%) и точностью осуществлять монито-
ринг развивающейся катаракты.

Кроме исследования катаракты, КРС-зондирование было предложено и экспери-
ментально проверено в качестве метода раннего, неинвазивного и количественного
обнаружения и мониториринга таких заболеваний и патологий, как витреопатия, пиг-
ментированная глаукома, диабетическая ретинопатия, а также для оценки состояния
роговицы при лечении ран после лазерной рефрактивной хирургии [1469, 1956].
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Рис. 13.3. Измерения in vivo при катаракте у мышей Philly [1956]: а — автокорреляцион-
ные профили флуктуаций интенсивности; распределение по размерам рассеивающих частиц
хрусталика глаза: норма, контрольная мышь (б); начальная катаракта (в); катаракта средней

тяжести (г)
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Портативный волоконно-оптический фотонно-корреляционный спектрометр на ос-
нове гелий-неонового лазера (633 нм), одномодовых волокон, фотоумножителя, рабо-
тающего в режиме счета фотонов, и 288-канального коррелятора реального времени
с временем выборки 200 нс описан в работе [1471]. Этот спектрометр позволяет
проводить исследования in vivo хрусталика пациентов. Эти исследования также
подтвердили бимодальный характер распределения размеров рассеивающих частиц
в ткани хрусталика человека. В частности, для здоровых глаз пациентов в возрасте
от 39 до 43 лет (шесть глаз, три пациентки-женщины) тонкодисперсная фракция
имела средний радиус частиц 4,25 (±1,7) нм, тогда как грубодисперсная фракция —
497 (±142) нм. Для хрусталиков, пораженных катарактой, средний радиус частиц
тонкодисперсной фракции приближался к 160 нм, а грубодисперсной — к 1000 нм.
Спектрометр позволяет определять распределение частиц по размерам в зависимо-
сти от локализации в пределах исследуемого объема. Бимодальные распределения
размеров рассеивающих частиц в разных точках вдоль оси пораженного катарактой
хрусталика представлены на рис. 13.4.

Рис. 13.4. Бимодальное распределение радиусов рассеивающих частиц для хрусталика с ка-
тарактой (женщина 76 лет, измерения in vivo) с различными локализациями измерительного
объема вдоль оси хрусталика: фронтальная часть кортикального слоя, средняя часть корти-
кального слоя, ядро, средняя часть заднего кортикального слоя и задняя часть кортикального

слоя [1471]

13.1.3. Мониторинг потоков крови и лимфы в микрососудах. Параметры
потоков крови или лимфы в отдельных сосудах можно измерить с помощью метода,
основанного на дифракции сфокусированного лазерного пучка от движущихся рассе-
ивателей (см. разд. 8.4.2) [77, 555, 1434, 1442, 1473, 1474]. Схема соответствующего
спекл-микроскопа представлена на рис. 13.5. Лазерное излучение, сфокусирован-
ное в пятно малого диаметра порядка 4,6λ, проецируется на изучаемый сегмент
микрососуда. Фотоприемник, входная апертура которого много меньше среднего
размера спекла, регистрирует флуктуации интенсивности рассеянного света. Заре-
гистрированные флуктуации интенсивности анализируются низкочастотным цифро-
вым спектроанализатором или преобразуются в цифровой сигнал для последующего
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Рис. 13.5. Схема спекл-микроскопа для исследования крови и лимфы в микрососудах
[1473, 1474]

компьютерного анализа. Типичные спектры потоков крови и лимфы, наблюдаемые
при исследовании поверхностных сосудов брыжейки крысы, усредненные по 128
реализациям случайного сигнала, изображены на рис. 13.6.

Для кровеносного микрососуда спектр флуктуаций интенсивности рассеянного
поля имеет почти гауссову форму в низкочастотном диапазоне. Спектры флуктуаций
интенсивности для лимфатических сосудов весьма сложны, что отражает намного
более сложное движение лимфы в микрососуде по сравнению с движением крови.
Например, лимфа может совершать характерное челночное движение, быть непо-
движной у стенки сосуда или двигаться в направлении, противоположном направ-
лению движения в его центральной части, и т. д. Такое поведение лимфы связано
со сложной динамикой сокращения клеток гладкой мускулатуры в стенках сосудов,
управляемой локальным водителем ритма (пейсмейкером) и поведением клапанов
лимфатических сосудов.

Для оценки параметров потоков крови и лимфы в микрососудах введем следую-
щие величины [1473, 1474]:

VV = ΔF

DV
, ΣV =

ΔF∫

0

|S(f) −G(f)|4 df

[ΔF∫

0

|S(f) −G(f)|2 df
]2/

ΔF

. (13.1)

Здесь ΔF — ширина усредняемого спектра, DV — диаметр микрососуда, S(f) —
спектр мощности флуктуаций интенсивности исследуемого спекл-поля, а G(f) —
спектр с гауссовой огибающей. Спектры S(f) и G(f) имеют одинаковую ширину
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Рис. 13.6. Спектры флуктуаций интенсивности рассеянного света (усреднены по 128 ре-
ализациям) для дифракции сфокусированного лазерного пучка на брыжейке крысы: 1 —
кровеносный сосуд (12 мкм в диаметре); 2–12 — лимфатические сосуды различного диаметра
для различных крыс; измерения производились в диапазоне частот 30–1500 Гц [1473, 1474]

полосы и мощность. Параметр VV прямо пропорционален скорости потока, а ΣV несет
информацию, относящуюся к пространственным и временным вариациям скорости
потока в исследуемой области сосуда.

Характеристики, приведенные выше, были использованы для анализа влияния
лимфотропного агента (Staphylococcus токсин, ST) на динамику лимфотока в мик-
рососудах брыжейки экспериментальных животных (крыс) [1473, 1474]. Даже на
пятой минуте действия ST все исследованные сосуды демонстрировали изменения
в спектре флуктуаций интенсивности рассеянного света, отражающие изменения
скоростных характеристик лимфотока: в 59% из 17 исследованных сосудов наблю-
далось снижение средней скорости лимфотока на (41 ± 8)% и рост параметра ΣV

на (35 ± 9)%. На более поздних стадиях (между пятой и двадцатой минутами)
прогрессирует сужение сосудов, причем число сосудов, сокращающихся синфазно,
уменьшается, что приводит к изменениям лимфодинамики. После двадцатой минуты
лимфоток во всех исследованных сосудах прекращался.

Оптическая схема установки, обеспечивающей регистрацию направления потока
клеток и их скоростей в диапазоне от 10 мкм/с до 10 мм/с с временным разрешением
до 50 мс, показана на рис. 13.7 [1442, 1443, 1478]. Излучение от унифазного 1)
He:Ne-лазера (633 нм) подается через осветительный канал и фокусируется объек-
тивом микроскопа в пятно диаметром около 2 мкм в плоскости, отстоящей от оси
микрососуда на расстояние z = 100 мкм. Радиус кривизны волнового фронта пучка,
освещающего микрососуд, достаточно мал, чтобы гарантировать коррелированный
сдвиг биоспеклов. Исследуемый объем формируется пересечением расходящегося
лазерного пучка с микрососудом и имеет форму усеченного конуса (угол наклона
образующей 10◦, средний диаметр порядка 30 мкм). Лазерное излучение, рассеян-
ное потоком клеток, с помощью делителя пучка направляется на фотоприемник,

1) Унифазный или одномодовый лазер, работающий на поперечной моде наинизшего поряд-
ка TEM00, для которой отсутствуют вариации фазы поля поперек лазерного пучка.
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расположенный на расстоянии 300 мм от предметной плоскости микроскопа. Диа-
метр каждого фотоприемника 3 мм, что соответствует среднему диаметру спеклов
в плоскости наблюдения. Расстояние между центрами фотоприемников около 7 мм.
Сигналы с фотоприемников усиливаются преобразователями фототока и оцифровы-
ваются с помощью двухканального 16-битного аналого-цифрового преобразователя
(АЦП) с частотой выборки 44,1 кГц. Для определения функции кросс-корреляции
сигналов фотоприемника, а также положения ее пика использовался персональный
компьютер.

Рис. 13.7. Схема экспериментальной установки лазерного спекл-велосиметра, интегрированно-
го с динамическим цифровым микроскопом, обеспечивающим измерения абсолютных величин
и направлений потоков клеток [1478]: 1 — цифровая видеокамера; 2 — микрообъектив; 3 —
He:Ne-лазер (633 нм); 4 — делитель пучка; 5 — фотодиоды; 6 — фильтр красного света; 7 —
преобразователи фототока; 8 — ПК; 9 — фильтры зеленого света; 10 — зеркало; 11 — осве-
титель; 12 — термически стабилизированный столик; 13 — лимфатический сосуд брыжейки.
Врезка показывает освещение лимфатического сосуда сфокусированным гауссовым пучком
(a — длина перетяжки лазерного пучка, а z — расстояние между осью потока и плоскостью

перетяжки лазерного пучка)

В зависимости от необходимого временного разрешения обработка сигналов фо-
тодетектора длительностью 60 с занимала от 90 до 300 с. Цифровая видеокамера
в сочетании с микроскопом, работающим на просвет, использовалась для анализа
функции микрососуда in vivo в реальном времени. При этом определялись направ-
ление и средняя скорость потока, измерялся диаметр микрососуда, регистрировалось
появление фазного сокращения в исследуемых лимфатических сосудах. Динамиче-
ские цифровые изображения обрабатывались при помощи специально разработанного
программного обеспечения. Скорость клеток определялась как отношение разности
координат клетки на двух последовательных кадрах к интервалу времени между
ними. Средняя скорость клеток вычислялась путем усреднения скоростей от четырех
до шести клеток. Динамическая цифровая микроскопия позволяла регистрировать
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скорость потока клеток в диапазоне от 25 мкм/с до 2–2,5 мм/с с временным разре-
шением 40 мс.

Описанная установка была испытана при измерениях in vivo скорости лимфо-
тока в сосудах брыжейки белой крысы, находящейся под наркозом. Исследуемое
животное помещалось на термостабилизированный столик (37,7 ◦C) микроскопа
(см. рис. 13.7), при этом брыжейка и кишечник увлажнялись раствором Рингера при
37 ◦C (pH ∼ 7,4). Изображения микрососудов с движущейся лимфой, полученные
с помощью микроскопии просвечивания в процессе измерения скорости с помощью
лазерного спекл-велосиметра, обрабатывались для получения абсолютных скоростей
движения клеток. Результаты таких измерений представлены на рис. 13.8, где по-
казаны временные зависимости скорости потока в исследованных лимфатических
микрососудах со средним диаметром 170±5 мкм при средней скорости потока лимфы
169± 4,6 мкм/с [1442, 1443, 1478]. Лазерный спекл-велосиметр позволяет измерять
скорость лимфоцитов только в относительных единицах. Коэффициент пропорци-
ональности между данными спекл-велосиметрии и средней скоростью, измеренной
с помощью динамической цифровой микроскопии, определялся из наклона графика
линейной регрессии между скоростями, измеренными этими двумя методами. Коэф-
фициент корреляции линейной регрессии был равен 0,723 для измерений в лимфа-
тическом сосуде и 0,966 для калибровочных измерений в стеклянном капилляре.

Рис. 13.8. Временные зависимости скорости потока лимфы в лимфатическом сосуде со сред-
ним диаметром 170±5 мкм, полученные с помощью спекл-велосиметра (1) и динамической

цифровой микроскопии (2) (см. рис. 13.7) [1478]

13.2. Диффузионно-волновая спектроскопия и интерферометрия:
измерения микроциркуляции крови

Экспериментальная реализация диффузионно-волновой спектроскопии (ДВС)
весьма проста: нужно освещать рассеивающий объект светом лазера непрерывного
действия и измерять флуктуации интенсивности рассеянного излучения в пределах
одного спекла с помощью фотоумножителя и электронного коррелятора. Типичная
установка, используемая в модельных экспериментах, показана на рис. 13.9 [80, 81,
1499, 1961, 1962]. Излучение с длиной волны 514 нм и мощностью порядка 2 Вт
от аргонового лазера с внутрирезонаторным эталоном проходит через многомодовый
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волоконно-оптический кабель и освещает поверхность твердого объемного образца
(суспензия тонкодисперсного порошка TiO2 в эпоксидной смоле). Образец имел
размеры 15× 15 × 8 см3. Сферическая полость диаметром 2,5 см, заполненная 0,2%
водной суспензией полистироловых сфер диаметром 0,296 мкм при температуре 25 ◦C
располагалась в центре образца на глубине 1,8 см от его верхней поверхности.
Средняя транспортная длина свободного пробега фотонов для суспензии и образца
составляла ltr = 0,15 и 0,22 см соответственно. Коэффициенты поглощения этих
сред были равны друг другу, μa = 0,002 см−1. Коэффициент диффузии броуновского
движения в суспензии равен DB = 1,5 · 10−8 см2/с. Свет, выходящий из некоторой
области объекта, собирался одномодовым волокном и передавался на фотоумно-
житель. Выходной сигнал фотоумножителя с помощью цифрового автокоррелятора
реконструировался во временную автокорреляционную функцию (АФ) флуктуаций
интенсивности. Эта АФ связана с временной автокорреляционной функцией поля
формулой Зигерта (см. соотношение (8.28)). Оптические волокна были спроекти-
рованы таким образом, чтобы можно было собирать излучение с любого участка
поверхности образца.

Рис. 13.9. Типичная экспериментальная установка для диффузионно-волновой (корреляцион-
ной) спектроскопии рассеивающих сред [1962]

На рис. 13.10 показаны экспериментальные результаты для нормированной вре-
менной АФ поля при трех различных расположениях оптических волокон, связанных
с источником излучения и приемником, а также сравнение этих экспериментальных
данных с предсказаниями теории. Поскольку начало координатной системы x–y ле-
жит на поверхности образца над центром динамической полости, источник излучения
и приемник располагались вдоль оси y так, что координата источника была равна
y = 1,0 см, а координата приемника y = −0,75 см. Измерения производились при
x = 0,0, 1,0 и 2,0 см. Расстояние между источником и приемником оставалось по-
стоянным. Ошибка этих измерений составляла 3%. Основной источник ошибок был
связан с неопределенностью установления положения оптических волокон. Теорети-
ческие кривые получены моделированием на основе диффузионной теории с учетом
экспериментальных данных [1499, 1961, 1962]. Нетрудно видеть, что АФ спадает
быстрее, когда источник излучения и приемник расположены близко к динамической
сфере, которая порождает временные флуктуации. Именно в этой области большин-
ство детектируемых фотонов проходят через динамический объем. Такое поведение
автокорреляционных функций позволяет использовать их наклон (скорость зату-
хания) как параметр для построения изображений динамических неоднородностей
в среде. Эта модель соответствует ситуации, когда скорость микроциркуляции крови
локально увеличена, например, вблизи растущей опухоли. Используя аналогичный
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Рис. 13.10. Экспериментальные и теоретические нормированные автокорреляционные функ-
ции корреляции поля рассеянного света от твердого фантома биоткани, изготовленного из
эпоксидной смолы с TiO2-частицами, со сферической полостью, заполненной суспензией по-

листироловых сфер (см. подробности в тексте) [1962]

подход, можно моделировать направленные потоки крови. Для этой цели в твердом
образце нужно просверлить сквозное отверстие на некоторой глубине и пропускать
через него рассеивающую жидкость (например, Интралипид) с определенной скоро-
стью [1961, 1962].

Для определения АФ поля в наносекундном или субнаносекундном масштабе
времени нужно заменить электронный коррелятор интерферометром Майкельсона
с большой разностью длин плеч, которая должна быть порядка 3 м [80, 1963].
В этом случае усредненная по времени интенсивность 〈I(τ )〉 зависит только от
времени задержки τ между интерферирующими полями в интерферометре, несущей
частоты ω оптического сигнала, средней интенсивности спеклов Iave и временной АФ
поля g1(τ ):

〈I(τ )〉 = 1
2
Iave [1 + g1(τ ) cos (ωτ )]. (13.2)

Схема экспериментальной установки и результаты модельных экспериментов
представлены на рис. 13.11. Излучение непрерывного лазера, рассеянное вперед объ-
ектом в пределах одного спекла, вводится в длинный интерферометр Майкельсона.
Разность длин плеч этого интерферометра можно плавно регулировать, например,
путем изменения давления воздуха в коротком плече. Эффекты, возникающие из-за
конечной длины корреляции лазерного излучения и геометрических факторов, ис-
ключались путем калибровки измерительной системы с использованием разбавлен-
ных образцов, АФ которых не спадает на исследуемых временных масштабах.

Возможности метода ДВС для медицинских приложений были продемонстрирова-
ны в работе [1964]. Использованная в этих исследованиях экспериментальная уста-
новка показана на рис. 13.12 а. В основе экспериментальной системы лежит титан-
сапфировый лазер с мощностью около 100 мВт и длиной волны 800 нм. Лазерное
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Рис. 13.11. Диффузионно-волновая интерферометрия [1963]: а — экспериментальная установ-
ка; б — нормированный выходной сигнал (интерференционные полосы) для времени задержки
между интерферирующими полями в интерферометре τ = 0 (сплошная линия) и 20 нс (квад-
раты) для двухфазной водной суспензии полистироловых сфер диаметром 0,0385 и 0,299 мкм;

в — соответствующая автокорреляционная функция поля g1(τ)

излучение подавалось на объект через многомодовое оптическое волокно с диаметром
сердцевины 200 мкм. Рассеянное излучение регистрировалось в пределах одного
спекла с использованием одномодового волокна с диаметром сердцевины 5 мкм.
Расстояние между оптическими волокнами на поверхности объекта оставалось посто-
янным и равнялось 6 мм. Скорость потока крови в объеме ткани предплечья человека
устанавливалась при помощи наполняемой воздухом манжеты медицинского тоно-
метра. Цифровой автокоррелятор на выходе фотоумножителя, работающего в режиме
счета фотонов, использовался для измерения временной АФ флуктуаций интенсив-
ности и зависимости формы АФ от давления P , производимого тонометром. Такие
зависимости АФ поля, которая связана с АФ флуктуаций интенсивности формулой
Зигерта, представлены в логарифмической шкале на рис. 13.12 б. Эти зависимости
указывают на высокую чувствительность наклона АФ к изменению давления, т. е.
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к изменению скорости объемного потока крови. В соответствии с формулами (8.30)
и (8.43), нормированная АФ флуктуаций поля может быть представлена в виде двух
компонентов, связанных с броуновским и упорядоченным движением рассеивающих
частиц [1964]:

g1(τ ) =
∞∫

0

p(s) exp
{
−2
[
τ

τB
+
(
τ

τS

)2] s

ltr

}
ds, (13.3)

где τ−1
B ≡ ΓT определяется формулой (8.30), τ−1

S ≈ 0,18GV |q| ltr характеризует на-
правленный поток, а GV — градиент скорости потока. Другие величины, входящие
в соотношение (13.3), определены формулами (8.26) и (8.43). Это соотношение
позволяет выразить наклон АФ через коэффициент диффузии и градиент направ-
ленной скорости рассеивающих частиц. Когда упорядоченное течение существенно
преобладает над броуновским движением, полулогарифмический график зависимости
g1(τ ) от τ 1/2 имеет вид прямой линии, наклон которой пропорционален скорости
потока рассеивающих частиц.

Рисунок 13.12 в показывает измеренную скорость потока крови как функцию
приложенного давления. Если пренебречь броуновской компонентой, эта зависимость
характеризуется изменением наклона АФ (см. соотношение (13.3)). Поскольку из-
мерения производились на длине волны, близкой к изобестической точке (805 нм),
изменение степени оксигенации крови из-за вариаций приложенного давления лишь
слегка влияет на наклон АФ (скорость потока крови). Это обстоятельство позволяет
найти корреляцию между скоростью кровотока и вариациями диаметра сосудов по-
средством одновременных и независимых измерений степени оксигенации и объема
крови в биоткани с использованием двухчастотного спектрометра Runman (NIM
Inc., Филадельфия, США). Эти измерения дают наглядную иллюстрацию высокой
эффективности ДВС для исследований in vivo кровотока в объеме биотканей.

Заметим также, что если параметры кровотока остаются постоянными, измерен-
ные АФ дают информацию, относящуюся к статическим оптическим параметрам
многократно рассеивающей среды, т. е. ltr или μ′

s, μa и g (см. формулу (8.43)).
Действительно, как показано в работе [1965], полуширина спектра временных флук-
туаций интенсивности в условиях многократного рассеяния зависит не только от
динамических и геометрических параметров рассеивающих частиц, но и от поглоща-
ющей способности эритроцитов в крови, что позволяет оценивать степень оксигена-
ции крови из результатов измерений, производимых вдали от изобестической длины
волны.

Описанная в работе [1966] гибридная система и протокол измерений, основанный
на диффузно-корреляционной спектроскопии (информация о кровотоке) и диффузно-
отражательной спектроскопии (или ближне-инфракрасной спектроскопии (БИКС))
(информация об оксигенации крови), обеспечивают оценку микроциркуляции и мы-
шечного метаболизма у пациентов с сосудистыми заболеваниями. Непрерывный
лазер (800 нм) с большой длиной когерентности и лавинный фотодиод использова-
лись для корреляционных измерений, расстояние между источником и приемником
менялось от 0,5 до 3 см, время выборки составляло 1,5 с. Полный набор данных
при циклическом переборе всех комбинаций «источник–приемник» накапливался за
2,5 с. Были обследованы 10 здоровых добровольцев и один больной с периферическим
заболеванием артерий при 3-минутной окклюзии артерий на руке и ноге манже-
тами и при 1-минутном сгибании подошвы. Сигналы от различных слоев кожных
тканей и мышц во время окклюзии манжетой дифференцировались, обнаруживая
сильный гемодинамический отклик от мышечных слоев. Во время физической на-
грузки в здоровых ногах наблюдаемый рост скорости кровотока (∼ 4,7 раза) был
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существенно ниже, чем соответствующий примерно семикратный рост потребления
кислорода в мышцах. У больного при нагрузке величина обоих физиологических
параметров была примерно вдвое ниже, чем в здоровой контрольной группе, а время
восстановления насыщения кислородом — в два раза больше.

В работе [1495] эта же гибридная система БИКС/ДВС использовалась в кли-
нических исследованиях новорожденных с врожденным пороком сердца (n = 33)
в условиях гиперкапнии (избыточного накопления углекислого газа в дыхательной
и сердечно-сосудистой системах). В этих исследованиях одновременно измерялись
концентрации оксигемоглобина, деоксигемоглобина и полного гемоглобина (БИКС);
скорость церебрального кровотока (ДВС) и на основании простой модели рассчи-
тывалась скорость метаболизма кислорода. Одновременные измерения с помощью
спин-меченной магнитно-резонансной артериальной визуализации показали хорошую
корреляцию (R = 0,7, p = 0,01) с ДВС измерениями скорости микроциркуляции. Ис-
следования показали, что оптические технологии имеют значительные перспективы
для клинического мониторинга новорожденных с таким заболеванием.

13.3. Визуализация кровотока

Нетрудно показать, что методы доплеровской флоуметрии, интенсивно развива-
ющиеся в течение последних нескольких десятилетий, вообще говоря, идентичны
сравнительно новым спекл-методам (которые были предложены в 1980-е годы) в при-
ложении к анализу параметров микроциркуляции крови, поскольку оба эти подхода
обеспечивают возможность определять скорость кровотока в некоторой точке [82].
Описание и анализ доплеровских методов мониторинга микроциркуляции крови
в тканях содержится в обзорных работах [5, 22, 101, 112, 205, 672, 1434, 1435,
1439, 1442–1445, 1460, 1463, 1464, 1483, 1967–1969] и ряде оригинальных работ [67,
1461, 1462, 1490, 1491, 1970–1978]. Заметим, что распространение доплеровского
метода на исследования микроциркуляции крови в объемных тканях стимулировало
развитие теории доплеровских сигналов и методов их моделирования и обнаружения
в многократно рассеивающих средах (см. например [344, 1561, 1974–1977]). Спекл-
методы исследования микроциркуляции крови описаны в многочисленных работах [3,
5, 76, 82, 83, 112, 1424, 1435, 1437–1445, 1451–1459, 1473–1480, 1484–1488, 1777,
1860–1862, 1951, 1952, 1973, 1979–2019].

Диагностика многих заболеваний, связанных с расстройством микроциркуляции
крови, требует мониторинга микроциркуляции в больших объемах ткани, т. е. визу-
ализации поля скоростей кровотока. Поскольку изучаемые методы характеризуются
высокой пространственной локальностью, требуется механическое сканирование или
последовательный анализ флуктуаций интенсивности в переделах одного пикселя
ПЗС-камеры, либо и то, и другое одновременно. Такие сканирующие системы для
визуализации кровотока были реализованы, и их разработка доведена до стадии
промышленного производства [1481, 1482]. Одна из таких систем показана на
рис. 13.13 [1482]. Система для визуализации микроциркуляции может быть полезной
для диагностики и сопровождения терапии в случаях, связанных с заболеваниями
периферической сосудистой системы, а также при лечении ран и ожогов. Однако
на первоначальном этапе развития технологии необходимость либо механическо-
го сканирования, либо сбора и обработки больших массивов данных в системах
с ПЗС-камерами помешала разработчикам создать простые и высокоэффективные
системы получения изображений. Вероятно, единственным исключением является
спекл-система, созданная на основе 100 × 100-пиксельного матричного фотоприем-
ника, который был специально спроектирован для анализа ретинального кровотока.
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Рис. 13.13. Схема сканирующей доплеровской системы для визуализации микроциркуляции
крови в биотканях [1482]

Полное время анализа данных у этой системы при поле зрения 0,42× 0,42-мм было
равно 15 с [1480].

Потенциальную возможность построить надежный прибор для визуализации кро-
вотока в биоткани с многократным рассеянием открывает метод, основанный на
зондировании ткани сфокусированным лазерным пучком и регистрации простран-
ственной кросс-корреляции рассеянного поля с применением ПЗС-камеры [1981].
Концепция метода основана на том, что область однократного рассеяния внутри
ткани (в объеме засветки сфокусированным лазерным пучком) будет давать кор-
релированные области (спеклы) с большими поперечными размерами, в то время
как сравнительно большое гало многократно рассеянных фотонов от этого пучка
будет порождать мелкомасштабные спеклы. Таким образом, кросс-корреляционная
функция флуктуаций интенсивности в двух пространственных точках (пикселях
ПЗС-камеры), разделенных расстоянием Δx, большим, чем размеры спеклов от
многократного рассеяния, будет отражать форму АФ для однократного рассеяния.
Профиль АФ для однократного рассеяния даст информацию о потоке крови или
лимфы в объеме засветки сфокусированным лазерным пучком. Привлекательность
этого подхода определяется его применимостью к промежуточным режимам рассе-
яния, в то время как КРС обеспечивает точную информацию только для режима
однократного рассеяния, а ДВС можно применять только в случае диффузного
распространения фотонов.

Типичный подход к оптимизации работы устройств для визуализации кровотока,
в частности к увеличению скорости получения изображений, состоит в параллельном
измерении с использованием одномерных линеек или двумерных матриц фотоприем-
ников. Новое поколение высокоскоростных приборов для полнополевой лазерной до-
плеровской визуализации (ЛДВ) кровотока было недавно разработано на основе дат-
чиков изображения на комплементарных металлооксидных полупроводниках (CMOS)
[1490, 1491, 1978]. Система ЛДВ, в которой используется датчик изображения
на CMOS-камере, выдает изображение кровотока с высоким разрешением каждые
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0,7–11 с, в зависимости от числа временных точек в каждом пикселе (32–512 точек)
и разрешения изображения (256× 256 или 512× 512 пикселей). Для интегрирующей
системы получения изображения была использована цифровая CMOS-камера на
основе VCA1281 монохромного CMOS-сенсора изображения (Symagery, Канада).
Этот сенсор работает в режиме подвижной шторки; он имеет разрешение 280× 1024
пикселей (по вертикали и горизонтали, соответственно), размер пикселя 7× 7 мкм2,
скорость выборки 40 МГц и 8-битный АЦП. Сенсор имеет спектрально-равномерный
отклик в диапазоне от 500 до 750 нм. Камера соединена с управляющим персональ-
ным компьютером через быстродействующий интерфейс LVDS 1), обеспечивающий
высокоскоростную передачу получаемых кадров.

Для освещения объекта использовался твердотельный лазер с диодной накачкой
с выходной оптической мощностью 250 мВт, излучающий на длине волны 671 нм. Ла-
зерный пучок направлялся в пластиковое оптоволокно диаметром 1,5 мм. GRIN-лин-
за (линза с градиентом показателя преломления) диаметром 1,8 мм размещалась
на дистальном конце пластикового оптоволокна. Такая конфигурация обеспечива-
ла равномерное освещение объекта. Освещаемая область имела диаметр 170 мм.
Рассеянный назад свет собирался объективом (f = 6 мм) с малой эффективной
фокальной длиной (f/D ≡ 1/(2NA) = 1,2, где D — диаметр входящего зрачка),
обеспечивая высокую эффективность сбора фотонов, что критично для малых времен
интегрирования (в пределах нескольких десятков миллисекунд). Обычно головка
формирователя изображений располагалась на расстоянии 150–250 мм от поверхно-
сти исследуемой биоткани (см. рис. 13.14).

Рис. 13.14. Схема высокоскоростной полнополевой лазерной доплеровской системы визуализа-
ции на основе датчика изображений на комплементарных металлооксидных полупроводниках

(CMOS) [1978]

1) LVDS — low-voltage differential signaling — низковольтный дифференциальный преобра-
зователь.
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Специально разработанное программное обеспечение предусматривает изменение
параметров датчика, управление режимом сбора данных, накопление данных и де-
монстрацию карт кровотока (перфузии, концентрации, скорости). Фотографическое
изображение образца и карты кровотока на мониторе компьютера получаются одним
и тем же датчиком изображений, поэтому карты кровотока легко привязываются
к исследуемому участку образца. Частота дискретизации сигнала обратно пропорцио-
нальна времени получения одного субкадра. Частота субкадров датчика изображений
зависит от его размеров и тактовой частоты опроса пикселей. Тактовая частота была
фиксирована на частоте 40 МГц для оптимального соотношения скорости и качества.
Число пикселей на один субкадр окончательно определяет частоту дискретизации
сигнала формирователем изображений. Для субкадра размером 256 × 4 пикселей
частота дискретизации кадра составляла 30 кГц, 256× 6 пикселей — 20 кГц, 256× 8
пикселей — 14 кГц и т. д.

Для получения одной карты кровотока исследуемого участка, в котором было
256× 256 или 512× 512 пикселей, этот участок нужно поделить на меньшие области
(например, на 32 субкадра по 256× 8 пикселей) и сканировать электронным образом.
От 32 до 512 измерительных точек получалось при наборе временного сигнала
в каждом пикселе субкадра, таким образом временные зависимости флуктуаций
интенсивности записывалась для каждого пикселя исследуемого участка.

Обработка сигнала подразумевает вычисление нулевого (M0) и первого (M1)
моментов спектра плотности мощности S(ν) флуктуаций интенсивности I(t) для
каждого пикселя. Нулевой момент связан со средней концентрацией 〈C〉 движущихся
частиц в объеме выборки. Первый момент (плотность потока или перфузия) про-
порционален среднеквадратичной скорости движущихся частиц Vrms, умноженной на
среднюю концентрацию [1990]. Соответствующие выражения имеют вид:

Концентрация = 〈C〉 ∝M0 =
∞∫

0

S (ν) dν, (13.4)

Перфузия = 〈C〉Vrms ∝M1 =
∞∫

0

νS (ν) dν, (13.5)

S (ν) =
∣∣∣∣∞∫
0

I (t) exp (−i2πνt) dt
∣∣∣∣2. (13.6)

Здесь переменная ν — частота флуктуаций интенсивности, индуцированных фо-
тонами с доплеровским смещением. Спектр флуктуаций плотности мощности для
каждого пикселя в пределах исследуемого участка вычислялся на основе зареги-
стрированных временных вариаций сигнала с применением оптимизированного для
ускоренной работы алгоритма БПФ. Вычитание шума из рассчитанного спектра про-
изводилось путем установки порогового значения амплитуды спектральных компо-
нент. Такая фильтрация применялась для снижения вклада в сигнал от белого шума
(например, теплового шума и шума считывания данных). После этого вычисляются
и выводятся на монитор карты распределения перфузии, концентрации и скорости.
Полное время формирования изображения, включая сбор данных, обработку и де-
монстрацию, зависит от числа отсчетов на каждом пикселе и размера исследуемого
участка. Для участка размером 256 × 256 пикселей время формирования изображе-
ния составляло 0,9 с для 64 отсчетов, 1,2 с для 128 отсчетов, 1,7 с для 256 отсчетов
и 2,9 с для 512 отсчетов.
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На рис. 13.15 показаны карты кровотока, полученные на коже пальца здорового
человека. Изображения получены при установках формирователя изображений на
ширину полосы от постоянного сигнала до 4000 Гц с разрешением 66 Гц, время
интегрирования составляло 130 мкс. Полное время формирования изображения было
равно примерно 5 с. К строковым изображениям применялась сглаживающая филь-
трация: значение каждого показанного пикселя было получено путем усреднения
строковых значений 8 соседних пикселей. Карты кровотока (перфузия, концентрация,
скорость) имели 9-цветное цветовое кодирование (не представлено). Изображения
ясно показывают разницу в распределениях скоростей и концентраций, измеренных
на пальцах. Меньшее значение сигнала концентрации, измеренное на ногте, обу-
словлено большим количеством фотонов без доплеровского сдвига, переизлученных
сравнительно толстой и статически рассеивающей тканью ногтя по сравнению с тон-
ким статически рассеивающим эпидермисом кожи. Сигнал, измеренный на ногте,
указывает на более высокую скорость движущихся клеток крови в подноготной
ткани. Однако невозможно определенно предсказать, происходит ли это от действи-
тельно большей скорости крови под ногтем или от влияния многократного рассея-
ния (см. АФ, представленную на рис. 13.27). Эта неоднозначность является общей
проблемой всех лазерных доплеровских или использующих спеклы измерительных
систем и требует для ее преодоления либо предварительной калибровки на фантомах,
либо сложных алгоритмов обработки данных на основе адекватных моделей био-
логических тканей с учетом микроциркуляции крови. Черно-белое фотографическое
изображение исследуемой области получается при помощи той же CMOS-камеры.
Это изображение помогает определить анатомические границы, соответствующие
областям перфузии на картах кровотока.

Время формирования изображения у рассмотренной высокоскоростной системы
лазерной доплеровской визуализации (ЛДВ) приближается к аналогичному показа-
телю систем лазерной спекл-визуализации (ЛСВ) [82, 83, 112, 145, 1439, 1484–1488,
1982–2019], которые в настоящее врем считаются самыми быстродействующи-
ми [1985]. В системах ЛСВ информация о кровотоке получается путем измерения
контраста спеклов изображения (см. разд. 8.4.3). Практически значения контраста,
измеряемые в ЛСВ, прямо пропорциональны нормированному значению M0, которое
измеряется в лазерных доплеровских системах с интегрирующими фотоприемниками.
Изображения, показанные на рис. 13.15, демонстрируют различие между картами
перфузии (M1) и концентрации (M0). Кажется, что метод ЛДВ дает более объек-
тивную информацию, чем ЛСВ, поскольку в методе ЛДВ сигналы концентрации
и скорости можно измерить независимо. В ЛСВ эти два сигнала, как правило,
смешаны, и поэтому, может быть, трудно приписать точную причину изменениям
контраста [1989]. Однако была обнаружена хорошая корреляция (R2 = 0,98) между
ЛДВ- и ЛСВ-измерениями одной и той же области местного церебрального кровотока
(ЦК) у различных животных (самцы крыс Wistar) [1982]. Детальное сравнение ла-
зерного доплеровского и спекл-контрастного методов визуализации кровотока можно
найти в работе [1984]. Из этого анализа следует, что спекл-контрастный метод,
как и ЛДВ, может давать изображение сосудистой структуры биоткани с относи-
тельным распределением скорости кровотока (соответственно нелинейному отклику,
описываемому формулой (8.34)), но он не позволяет произвести измерение перфузии
в линейном режиме, как это характерно для ЛДВ.

Тем не менее, спекл-контрастный метод (LASCA), основы которого обсуждались
в разд. 8.4.3, является концептуально простым высокоэффективным методом визу-
ализации кровотока [82, 83, 112, 1424, 1435, 1437–1439, 1484–1488, 1979–2019].
В измерительной системе используется ПЗС-камера, плата захвата изображения
и специальное программное обеспечение для вычисления локального контраста
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Рис. 13.15. Карты параметров кровотока, полученные с помощью CMOS интегрированного
визуализатора на коже пальцев (участок размером 512× 512 пикселей): изображение объекта
(изображение интенсивности); карта перфузии (наименьшая перфузия равна 200 о. е., наи-
большая — 700 о. е.); карта распределения концентрации крови (наименьшая концентрация
равна 140 о. е., наибольшая — 310 о. е.); карта скорости потока (наименьшая скорость потока
равна 400 о. е., наибольшая — 1500 о. е.). Отображаемая область 11 × 11 см2. Полное время

получения изображения 5 с; о. е. — относительные единицы [1978]

спекл-структуры и преобразования контраста в цветную карту (которая отображает
распределение скоростей потока). Это результирующее изображение представляет
контраст спекл-поля, усредненный по времени. Однако такое усреднение произво-
дится достаточно быстро (время усреднения обычно равно 5–30 мс), что позволяет
производить измерения в реальном времени.

Формула (8.34) выражает контраст спеклов в усредненной по времени спекл-
структуре как функцию времени экспозиции T и времени корреляции

τc = 1
ak0v

, (13.7)

где v — средняя скорость рассеивающих частиц, k0 — волновое число света, а a —
фактор, зависящий от лоренцевой полуширины и рассеивающих свойств биотка-
ни [1990]. Как и в ЛДВ, здесь теоретически возможно связать времена корреляции τc
с абсолютными скоростями эритроцитов, однако на практике это сложно, поскольку
число движущихся частиц, с которыми взаимодействует свет, и их ориентации
неизвестны [1990]. Однако можно получить пространственные и временные распре-
деления для относительной скорости из измерения отношения 2T/τc, которое пропор-
ционально скорости и определяется как измеряемая относительная скорость [1439,
1486, 1487].

Схема экспериментальной установки показана на рис. 8.14. Пучок света от He:Ne-
лазера (λ = 633 нм, 3 мВт) через оптоволоконный жгут толщиной 8 мм равномер-
но освещал исследуемую область [1439, 1486, 1487]. Изображение этой области
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проецировалось с помощью стереомикроскопа с переменным фокусным расстоянием
объектива (SZ6045TR, Olympus, Япония) на ПЗС-камеру (PIXELFLY, PCO Computer
Optics, Германия) с 480 × 640 пикселями, которая давала изображение от 0,8 мм
до 7 мм в зависимости от увеличения. Время экспозиции ПЗС-камеры T было
равно 20 мс. Изображения получались с помощью легко управляемого программного
обеспечения (PCO Computer Optics, Германия) на 40 Гц.

Исходные изображения спеклов использовались для вычисления спекл-контраст-
ного изображения. Число пикселей, используемых для вычисления локального кон-
траста спеклов, может выбираться пользователем: меньшие числа снижают достовер-
ность статистики, большие — ограничивают пространственное разрешение метода.
Чтобы гарантировать должное качество оцифровки спекл-картины, размер отдель-
ного спекла должен быть примерно равен размеру отдельного пикселя и опреде-
ляется дифракционной шириной пятна, равной 2,44λf/D, где λ — длина волны,
а f/D — относительная апертура системы. В данной системе размер пикселя был
равен 9,9 мкм. При единичном увеличении требуемое отношение f/D = 6,4 на длине
волны 633 нм. Согласно теоретическим исследованиям, использовались квадраты
5 × 5 пикселей [83]. Компьютерная программа вычисляла контраст спеклов для
каждого данного квадрата 5× 5 пикселей и приписывала это значение контраста цен-
тральному пикселю квадрата. Этот процесс повторялся для получения полной карты
спекл-контраста. Для каждого пикселя карты спекл-контраста по формуле (8.34),
связывающей время корреляции и скорость, вычислялось значение скорости (2T/τc)
и таким образом формировалась карта распределения скоростей.

Для вычисления относительных скоростей потока крови в исследуемых сосудах
вначале для исследуемого участка устанавливался порог по измеренному изобра-
жению скоростей, а затем представляющие интерес сосуды идентифицировались
по пикселям, значения которых были выше порога. Средние значения измеряемой
скорости в этих пикселях вычислялись в каждой временной точке. Относительная
скорость в представляющих интерес сосудах выражалась как отношение измеренной
скорости в условиях стимуляции к ее значению в контрольных условиях.

Лазерная спекл-визуализация (ЛСВ) представляет собой неинвазивный полнопо-
левой метод оптической визуализации с высоким пространственным и временным
разрешением, который удобен для измерения динамики церебрального кровотока
(ЦК). В частности, в работе [1439] метод ЛСВ был использован для мониторинга
динамики ЦК у нескольких модельных животных в процессе стимуляции седалищ-
ного нерва, которая производилась аналогично тому, как это обычно делается при
физиологических исследованиях. Мониторинг кровотока производился в соматосен-
сорной коре у 16 крыс при электрической стимуляции седалищного нерва. Были
найдены распределения активированного кровотока для сосудов (артерий/вен) раз-
ного калибра и обнаружено изменение активируемых областей. Пример полученных
результатов показан на рис. 13.16, на котором более яркие места соответствуют
областям повышенного кровотока. Для сравнения с ЛДВ оценка средней скорости
потока (рис. 13.17) производилась в выбранной области исследований в 1 мм2, по-
казанного на рис. 13.16 а: возбуждаемый ЦК начинал расти (0,7 ± 0,1) с, достигал
максимума при (3,1 ± 0,2) с и затем возвращался к исходному уровню. Это со-
гласуется с выводами, полученными методом ЛДВ [1993, 1994]. Для того, чтобы
дифференцировать картину отклика артерий и вен при одинаковой стимуляции, на
рис. 13.16 а отмечено 6 сосудов разного калибра, в которых показано изменение
скорости кровотока. Результаты ясно показали, что картина отклика артерий и вен
в соматосенсорной коре совершенно различна: вена 1 (V-1, ∼ 140 мкм в диаметре)
почти не изменилась, артериола 1 (A-1, ∼ 35 мкм в диаметре) реагировала медленно;
в артериоле 2 (A-2, ∼ 35 мкм в диаметре) наблюдался пик на 3,5± 0,5 с после начала
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стимуляции, а затем достигалось стационарное плато, а у вены 2 (V-2, ∼ 70 мкм
в диаметре) после задержки наблюдался умеренный отклик; усиление кровотока
в капиллярах (A-3 и V-3, ∼ 10 мкм в диаметре) происходило быстро и имело значи-
тельную величину. Были измерены также изменения в артериях и венах различного
диаметра [1439]. Картина активации церебрального кровотока была дискретной по
своему пространственному распределению и сильно локализованной в возбуждаемой
коре при эволюции во времени. Это согласуется с гипотезой Роя и Шеррингтона
[1992–1994].

Рис. 13.16. Изменение скорости кровотока в контралатеральной соматосенсорной коре голов-
ного мозга крыс при односторонней стимуляции седалищного нерва [1992]: а — топография
сосудов при освещении зеленым светом (540 ± 20 нм); б — карта скорости кровотока пе-
ред стимуляцией; в — через 1 с и г — через 3 с после начала стимуляции. Изображения
относительной скорости кровотока, на которых более яркие места соответствуют областям
повышенного кровотока, преобразованы из спекл-контрастных изображений; выделенные об-
ласти A-1, A-2, A-3 и V-1, V-2, V-3 представляют собой участки наибольшего интереса (ROI)
для мониторинга изменений скорости кровотока. Выделенные области A-I, A-II и V-I, V-II

представляют местоположения сосудов, диаметры которых измеряются в эксперименте

Влияние эпидурально применяемого глицерина, обладающего гиперосмотично-
стью, на ЦК in vivo кролика в покое также исследовалось с использованием метода
ЛСВ (см. разд. 9.7.1) [1439]. При трепанации черепа обнажалась интактная твердая
мозговая оболочка dura mater. Для изучения влияния глицерина на ЦК in vivo
удаляли небольшой участок dura mater. Теплый обезвоженный глицерин наносился
вблизи открытого участка. Изображения скоростей ЦК под действием глицерина
показаны на рис. 9.45. По мере диффузии глицерина в ткань мозга его воздействие на
ЦК меняется. На рис. 9.46 показан временной ход изменений в четырех различных
сосудах.
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Рис. 13.17. Относительные (нормированные на соответствующие значения перед стимуляцией)
изменения скорости мозгового кровотока в 6 областях, отмеченных на рис. 13.16а, при

стимуляции седалищного нерва крысы [1992]

Как было описано выше, ЛСВ основана на пространственной статистике первого
порядка спеклов, проинтегрированных по времени. Основной недостаток метода
LASCA — потеря разрешения, обусловленная необходимостью усреднения по блоку
пикселей, чтобы получить пространственную статистику, используемую в анализе,
хотя на самом деле он имеет более высокое разрешение, чем другие методы, такие
как сканирующий лазерный доплеровский метод. В связи с этим был предложен
модифицированный метод ЛСВ, использующий временную статистику спеклов, про-
интегрированных по времени [1997]. В этом методе каждый пиксель в спекл-изоб-
ражении может рассматриваться как одна точка. Тогда обработка сигнала состоит
в вычислении временной статистики интенсивности каждого пикселя изображения:

Ni,j =
〈I2i,j,t〉t − 〈Ii,j,t〉2t

〈Ii,j,t〉2t
,

i = 1–480, j = 1–640, t = 1–m,

(13.8)

где Ii,j,t — мгновенная интенсивность i-го и j-го пикселей в кадре с номером t
исходной спекл-картины, а 〈Ii,j,t〉t — средняя интенсивность i-го и j-го пикселей
по последовательности m кадров. Величина Ni,j обратно пропорциональна скорости
рассеивающих частиц. Значение Ni,j каждого пикселя в m следующих друг за
другом кадрах (Ii,j,t) необработанной спекл-картины вычисляется по формуле (13.8).
Затем процесс повторяется для следующей группы m кадров. Результаты представ-
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ляются в виде двумерной карты в серой шкале (65536 уровней яркости) или условно-
цветовой шкале (65536 цветов), которая описывает пространственные вариации рас-
пределения скоростей в исследуемой области.

Предложен также другой подход к усовершенствованию метода LASCA, в частно-
сти к снижению шумов, основанный на активной схеме усреднения спеклов, которая
гарантирует хорошее усреднение по ансамблю [1984, 1987]. Указанные подходы мо-
гут включать различные методы генерирования спекл-изображений при сокращенном
времени обработки, такие как использование вторичных низкокогерентных источни-
ков света (освещение рассеянным пучком лазера, пропущенным через вращающийся
рассеиватель) или вибрационные методы.

Приведем несколько примеров применения метода ЛСВ в эксперименте и кли-
нических исследованиях. Он был успешно использован для получения динамиче-
ских изображений регионального кровотока в брыжейке крыс под влиянием но-
радреналина [1998], количественной оценки пространственно-временного отклика
церебрального кровотока [1981, 1992–1994, 1999, 2000, 2003–2005, 2009, 2014],
в том числе при функциональной активации соматосенсорной коры головного мозга
крыс [1981, 1999, 2003] и острой гипергликемии [2000], а также для исследования
метаболизма кислорода при церебральной ишемии [1981, 2004, 2005]. Ряд работ
посвящен визуализации кровотока на сетчатке [2008, 2009].

Метод используется для визуализации кровотока в режиме реального времени
при обеспечении обратной связи во время лазерной терапии родимых (портвейновых)
пятен [2002], мониторинга лазерной коагуляции кровеносных сосудов [2015, 2016],
а также для характеристики статуса сосудистой сети опухоли [2017] или визуа-
лизации лимфатических сосудов [2019]. Часто спекл-метод, как один из каналов
получения информации об объекте, входит в мультимодальные диагностические или
терапевтические системы [2002, 2006, 2015–2018].

Разрабатываются новые более совершенные подходы для мониторинга скорости
микроциркуляции [2009]. Быстрая визуализация кровотока с высоким простран-
ственным разрешением получаемых изображений возможна при анализе данных с ис-
пользованием графических процессоров [2010, 2013]. Описана портативная лазерная
система, основанная на цифровом процессоре для обработки сигнала при получении
спекл-изображений перфузии крови [2011]. Разработана система для регистрации
лазерных спекл-изображений в режиме реального времени на основе специального
процессора и сконструированная в виде чипа [2012].

13.4. Интерферометрические и спекл-интерферометрические
методы измерения биовибраций

К настоящему времени предложено большое число оптических методов для
мониторинга биовибраций. Например, для мониторинга сердцебиения у пациентов
во время исследования на магнитно-резонансном томографе успешно применялся
волоконно-оптический сенсор на основе одномодового x-делителя [2020]. Бескон-
тактные биовиброметры со сверхвысокой чувствительностью на основе гетеродинных
лазерных интерферометров с высокой степенью автоматизации и хорошо разви-
тым математическим обеспечением детально описаны Ханна и др. [2021, 2022].
Их исследования были посвящены измерению колебаний различных компонентов
внутреннего уха животных. Конфокальная схема гетеродинного интерференционного
микроскопа, использованного в этих исследованиях, позволяла изучать колебания
различных слоев биоткани. Этот подход обеспечивал рекордную чувствительность
по отношению к малым смещениям объектов с низкой отражательной способностью
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(порядка 10−4–10−5). Чувствительность, достигнутая в этих экспериментах, в диа-
пазоне частот колебаний от 50 до 2000 Гц составляла 10−11 м. Концептуально анало-
гичная, но намного более простая лазерная система для исследования биоколебаний
была описана в работе [1214]. Эта система, где также используется гетеродинный
интерферометр, известна как лазерный доплеровский виброметр. Данный прибор,
работающий в диапазоне частот до 10 кГц, использовался для мониторинга спектров
колебаний барабанной перепонки при различных расстройствах внутреннего уха.
Голографический анализ колебаний барабанной перепонки также описан в лите-
ратуре (см., например, работу [2024]). Оптическая система для дистанционного
мониторинга сердечных биений представлена в работе [1489]. Оптический интерфе-
рометр с 633-нм He:Ne-лазером использовался для регистрации микронных смеще-
ний (чувствительность 366,2 мкм/с) поверхности кожи [2025]. Измеренная скорость
движения кожи связана с временной производной давления крови. Профили скорости
движения кожи вблизи каждой поверхностной артерии и точки аускультации на
грудной клетке позволяли различить звук, производимый двумя разными клапанами
сердца. Разработанный оптический кардиоваскулярный виброметр имеет потенци-
альную возможность стать простым неинвазивным средством сердечно-сосудистого
скрининга.

Лазерный доплеровский метод, основанный на эффекте самосмешения в диодном
лазере [1462, 1463], был использован для сердечно-сосудистых пульсовых измерений
в области радиальной артерии запястья [2026, 2027]. Разработанный интерферо-
метр самосмешения использовался для измерения смещений кожи, индуцированных
пульсовой волной. Реконструированные доплеровские спектрограммы отслеживали
первую производную пульсирующего давления крови, как при нормальных, так
и при аномальных состояниях пульса. Коэффициент корреляции между формами
доплеровских спектрограмм и первой производной кровяного давления для десяти
исследованных добровольцев (738 сердечно-сосудистых пульсограмм) был найден
равным 0,95 со стандартным отклонением 0,05. Лазерный интерферометр самосмеше-
ния использовался также для регистрации барорефлекторного эффекта и измерения
модуля упругости артериальной стенки.

Взаимодействие лазерного излучения с биотканями приводит к формированию
спекл-структур. Интерференция между спекл-модулированным (отраженным от био-
ткани) и опорным полями имеет свои особенности, которые нужно обязательно
учитывать или даже использовать при проектировании биовиброметров [76, 1448,
2028–2031] (см. гл. 8). Разработка когерентных оптических бесконтактных биовиб-
рометров для целей медицинской диагностики тесно связана с решением проблемы
дифракции лазерных пучков, распространяющихся через нестационарные случайно-
неоднородные среды [76]. Для медицинских приложений было разработано несколько
спекл-методов [76, 1448, 2028–2031]. Например, в работе [2030] описан диагности-
ческий зонд, представляющий собой миниатюрную спекл-электронную интерферен-
ционную систему, включающую оптоволоконный спекл-интерферометр и матричный
фотоприемник. Последовательный покадровый анализ распределения электронных
спеклов позволяет получать изображения колебаний в трех измерениях с высоким
качеством. Зонд был спроектирован для количественного анализа колебаний бара-
банной перепонки и голосовых связок.

Возможность применения спекл-интерферометра Майкельсона для исследований
кардиоколебаний и обнаружения пульсовых волн была обоснована в работах [1448,
2028, 2029]. Здесь мы кратко рассмотрим основные результаты этих исследований
и представим некоторые результаты по обнаружению пульсовых волн с использова-
нием спекл-методики, основанной на дифракции сфокусированных лазерных пучков.
Медицинская диагностика требует построения простых и устойчивых к шумам
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оптических систем. Гомодинный спекл-интерферометр, показанный на рис. 13.18,
вполне удовлетворяет этим требованиям. Выходной сигнал этого интерферометра
достигает своего максимума, когда спекл-поля согласованы (см. разд. 8.2). Для
сфокусированных лазерных пучков такое согласование может быть легко достигну-
то выравниванием плеч интерферометра. Спекл-виброметр может работать в двух
режимах: со сравнительно большой амплитудой колебаний (l0 > λ/4, режим счета
полос) и с малыми амплитудами колебаний (l0 < λ/4, когда случайная амплитуда
выходного сигнала демонстрирует дополнительную зависимость от начальной фазы).
Если число спеклов внутри приемной апертуры удовлетворяет условию Nsp > 4,
то выходной сигнал интерферометра описывается гауссовой статистикой первого
порядка, т. е. комплексная амплитуда этого сигнала характеризуется распределением
Рэлея [1448]. Соответствующие экспериментальные и теоретические зависимости
для средней амплитуды 〈U〉 и дисперсии σ2U выходного сигнала от числа спеклов
в пределах апертуры фотоприемника позволяют оптимизировать отношение сигнал–
шум в гомодинных интерферометрах (см. рис. 13.19). Можно показать, что в случае
колебаний большой амплитуды

〈U〉 ≈ d2av(Nsp)0,5, σ2U ≈ Nsp, (13.9)

где dav — средний поперечный размер спекла, а Nsp = (2Ra/dav)2 для круговой апер-
туры диаметра 2Ra. При записи формулы (13.9) было предположено, что изменения
размеров спеклов не меняют интенсивности интерферирующих пучков.

Рис. 13.18. Схема гомодинного спекл-интерферометра для исследования биовибраций [1448]

Таким образом, для увеличения амплитуды выходного сигнала спекл-интерферо-
метра нужно выбирать схемы, гарантирующие обнаружение большого числа спеклов
с максимальным средним размером, т. е. использовать сфокусированные пучки и фо-
топриемник с большой апертурой. Заметные продольные смещения биологических
мембран (барабанная перепонка, кожа и пр.) обычно сопровождаются поперечными

21*



644 Гл. 13. Когерентные методы и устройства для диагностики и визуализации

Рис. 13.19. Экспериментальные и теоретические зависимости усредненной амплитуды 〈U〉
выходного сигнала спекл-интерферометра (а) и его дисперсии σ2

U от числа спеклов Nsp внутри
приемной апертуры (б) (шероховатая поверхность характеризуется значительной амплитудой
колебаний, l0 ∼ λ; размеры спеклов остаются неизменными, а усреднение производится по 300

реализациям опорного спекл-поля) [1448]

и угловыми сдвигами поверхности объекта. Как показано в работе [1448], эти
сдвиги порождают низкочастотную модуляцию в выходном сигнале интерферометра.
Глубина этой модуляции меняется в широких пределах от 0 до 100% в зависимости
от конкретной реализации сигнального и опорного спекл-полей. Поскольку было
показано, что такая модуляция обусловлена флуктуациями интенсивности в группе
близко расположенных спеклов, можно заметно ослабить паразитную модуляцию
путем блокирования соответствующей группы спеклов небольшим непрозрачным
экраном.

Для колебаний малой амплитуды выходной сигнал интерферометра имеет суще-
ственно иную статистику. Модуль выходного сигнала в этом случае имеет экспонен-
циальную функцию распределения с наиболее вероятным значением, равным нулю.
Однако среднее значение модуля этого сигнала и его дисперсия характеризуются
такой же зависимостью от Nsp, как и в случае колебаний большой амплитуды [1448]
(см. формулу (13.9)).

Учитывая сказанное выше и используя формулы (8.22) и (8.23), можно предста-
вить выходной сигнал гомодинного интерферометра в следующем виде:

Ui(t) = Ai sin [φi +ALH(t)], (13.10)

где H(t) — нормированный сигнал с дисперсией, равной единице, который описывает
форму колебаний на поверхности биообъекта, Ai и φi — случайные величины, опре-
деляемые условиями регистрации спекл-интерферограмм и выбранной реализацией
поверхности объекта с номером i, а AL — амплитуда колебаний поверхности. Фор-
мула (13.10) остается справедливой для дифференциального интерферометра, если
величину AL определить как разность амплитуд колебаний в двух точках. Лазерный
дифференциальный спекл-интерферометр с двумя пучками, сфокусированными на
поверхность объекта, был успешно использован для обнаружения пульса человека
в различных точках поверхности кожи в области запястья [1448]. Как показано
в работе [2031], исследование пульсовых волн по анализу фазового портрета вы-
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ходного сигнала дифференциального спекл-интерферометра является полезным для
кардиодиагностики. Однако для эффективного исключения влияния латеральных
сдвигов поверхности кожи, связанных с пульсовой волной, необходимо производить
подходящую фильтрацию сигнала.

На основе разработанной спекл-технологии можно спроектировать надежный виб-
рометр для медицинских приложений [2029] (см. рис. 13.20). Однако простота прибо-
ра достигается за счет нетривиального описания функции отклика виброметра. Флук-
туации интенсивности в рассеянном свете в случае дифракции сфокусированных
гауссовых пучков связаны с колебаниями объекта посредством некоторой нелинейной
случайной функции. Тем не менее, благодаря регулярным изменениям в спекл-
поле (смещению и декорреляции спеклов), вызванным колебаниями рассеивающей
поверхности, сигнал на выходе фотоприемника содержит спектральные компоненты,
соответствующие колебаниям поверхности. Сложное движение поверхности порож-
дает дополнительные нелинейности в функции отклика. Например, периодическое
движение поверхности кожи, обусловленное пульсовой волной, является суперпози-
цией по крайней мере трех смещений: по нормали к поверхности, по углу и вдоль
поверхности. Для измерительной системы, показанной на рис. 13.20, нормальные
колебания не вносят вклада в выходной сигнал. Сравнительно малые угловые ко-
лебания отвечают за поперечные колебания спеклов в плоскости наблюдения (без
декорреляции спеклов), тогда как малые поперечные сдвиги поверхности приводят
к частичной декорреляции спекл-поля. Таким образом, временные флуктуации ин-
тенсивности рассеянного поля в случае периодических колебаний поверхности тоже
содержат периодическую составляющую. В такой ситуации нелинейный случайный
оператор, связывающий флуктуации интенсивности со смещением рассеивающей
поверхности зависит от размеров освещаемой части поверхности, условий наблюде-
ния спеклов и конкретной реализации исследуемой поверхности. Однако численный
анализ дифракции сфокусированного гауссова пучка от движущейся шероховатой
поверхности с гауссовой статистикой в рамках приближения Кирхгоффа показы-
вает, что когда амплитуда поперечных смещений меньше, чем длина корреляции
поверхности (например, для кожи человека Lc ∼ 60–80 мкм), а амплитуда угловых
колебаний меньше, чем один градус, статистические и нелинейные свойства сигнала
не оказывают заметного влияния на выявление закона движения шероховатой по-
верхности [2029].

Оптоволоконный сенсор, основанный на этих принципах, показан на рис. 13.20 а.
Этот сенсор преобразует колебания кожи, обусловленные пульсовой волной, в со-
ответствующее движение спеклов, которое регистрируется в плоскости наблюдения.
Для стандартизации отражательных свойств поверхности и исключения объемного
рассеяния в биоткани в приборе используется тонкая резиновая мембрана, которая
присоединяется к поверхности кожи таким образом, чтобы не возмущать движений
кожной поверхности. Различные тонкие рассеивающие назад пленки, получаемые
распылением вещества на поверхность кожи, также можно использовать как стан-
дартные отражатели. Нужно заметить, что этот метод также обеспечивает высокую
эффективность в случаях открытой поверхности кожи, поскольку вклад объемного
рассеяния в значительной степени подавляется благодаря острой фокусировке из-
лучения на поверхность ткани, а сама поверхность может быть удовлетворительно
описана в рамках гауссовой статистики. Рисунок 13.20 б представляет типичные
пульсограммы, измеренные с помощью оптоволоконного спекл-виброметра на за-
пястье здорово молодого человека при различных внешних давлениях на поверхность
предплечья (как и раньше, для этой цели использовалась наполняемая воздухом ман-
жета медицинского тонометра). Это устройство можно рассматривать как прототип
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Рис. 13.20. Волоконно-оптический лазерный спекл-виброметр [2029]: а — схема прибора; б —
пульсограммы, зарегистрированные на запястье молодого мужчины (24 года) для различных

давлений P в манжете тонометра
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компактного, простого и надежного датчика биоколебаний с высоким пространствен-
ным разрешением, который может быть собран с помощью диодного лазера и фотоди-
ода, соединенных отрезками многомодовых оптических волокон. Такой датчик будет
полезен в кардиологии, для диагностики сосудистых заболеваний и в спортивной
медицине (мониторинг самопроизвольных мышечных сокращений и др.).

13.5. Оптическая спекл-топография и томография биотканей

Довольно много внимания было уделено развитию методов оптической спекл-
топографии и томографии [76, 135, 136, 138, 139, 221, 472, 555, 607, 608, 761,
792, 1433, 1435–1441, 1444–1447, 1449, 1465–1467, 1973, 1981, 1987, 2032–2048].
Локальный статистический и корреляционный анализ представляется перспективным
методом топографического картирования и структурного мониторинга рассеиваю-
щих объектов. Локальные оценки корреляционных характеристик (корреляцион-
ных или структурных функций, или их параметров, см. формулы (8.20) и (8.21)
и рис. 8.5 и 8.6) и нормированные статистические моменты (обычно используются
контраст VI и коэффициент асимметрии Qa, см. формулы (8.5)–(8.7)) очень чувстви-
тельны к структурным параметрам объекта, таким как корреляционная длина Lф
и стандартное отклонение σф фазовых флуктуаций граничного поля (см. разд. 8.1)
в случае дифракции сфокусированных лазерных пучков [76, 155, 555, 1433, 1435,
1437, 1438, 1446, 1447, 2033–2042]. Исследуемый объект можно рассматривать как
нерегулярную систему элементарных линз с определенными статистическими харак-
теристиками, которые соответствуют флуктуациям интенсивности, наблюдаемым при
сканировании сфокусированного лазерного пучка по поверхности объекта [1447].

Флуктуации интенсивности включают две компоненты (см. рис. 13.21). Первая
компонента представляет собой фон со сравнительно малой и плавно меняющейся
амплитудой. Вторая компонента представлена нечастыми импульсами высокой ин-
тенсивности, связанными с согласованными неоднородностями (расстояния между
плоскостью перетяжки падающего лазерного пучка и объектом и между объектом
и фотоприемником согласуются с эффективным фокусным расстоянием неоднород-
ности, что гарантирует эффективное отображение перетяжки лазерного пучка на
плоскость наблюдения).

Можно классифицировать неоднородности путем анализа контраста VI и коэффи-
циента асимметрии Qa как функций расстояния между плоскостью перетяжки лазер-
ного пучка и поверхностью объекта. Используя этот подход, можно реконструировать
статистические распределения флуктуаций показателя преломления среды [77]. Тот
факт, что VI и Qa резко возрастают, когда отношение радиуса лазерного пучка
к длине корреляции удовлетворяет условию w/Lφ ∼ 1, является прямым проявлением
эффекта микрофокусировки в дальней зоне дифракции [1447, 2038] (см. рис. 13.22
для VI , Δz = ±0,4 мм). Рост отношения w/Lф (|z| > 0,4 мм) сопровождается умень-
шением величин VI и Qa, которые достигают значений, соответствующих полно-
стью развитым спеклам. Эти эффекты могут происходить в случае слаборассеива-
ющих объектов, таких как тонкие слои биотканей или клеточные монослои, когда
Lc ∼ Lф ∼ d (где d — толщина образца), Lc � λ, а стандартное отклонение σф,
связанное с фазовыми флуктуациями поля, полностью определяется флуктуациями
показателя преломления δn.

Многократное рассеяние характерно для оптически толстых слоев тканей. В этом
случае пространственное распределение рассеянного света имеет широкий угловой
спектр, а эффекты деполяризации играют важную роль. Пространственное рас-
пределение корреляционных свойств рассеянного поля, связанное со структурой
объекта, можно рассматривать так же, как в диффузионно-волновой спектроскопии
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Рис. 13.21. Реализации флуктуаций интенсивности спеклов, полученных с помощью сфоку-
сированного лазерного пучка, сканируемого по образцу эпидермиса (отрыв эпидермиса) кожи
человека с псориазом [555]. Верхняя и нижняя реализации были получены с лазерным пучком,
сфокусированным перед и за поверхностью образца соответственно. Средняя реализация

соответствует точной фокусировке лазерного пучка на поверхность

Рис. 13.22. Соответствие между значениями контраста (а) и формой распределения (б) флук-
туаций интенсивности спеклов, описываемой функцией плотности вероятности (ФПВ) при
изменении положения перетяжки сфокусированного лазерного пучка по отношению к поверх-
ности образца (отрыва эпидермиса кожи человека с псориазом) Δz (мм); Δz = 0 соответствует

случаю, когда перетяжка пучка лежит на поверхности образца [1447]

(см. формулу (8.43)), с учетом того факта, что объект имеет статическую структуру,
а лазерный пучок сканируется по поверхности объекта с определенной скоростью
(или, наоборот, движется сам объект, а пучок неподвижен). Наряду с выбранным
радиусом лазерного пучка и характером оптических неоднородностей среды, ско-
рость сканирования определяет флуктуации рассеянного поля во времени. В такой
ситуации нормированная автокорреляционная функция флуктуаций интенсивности
в общем случае определяется формулой (8.20) с ξ ≡ t и Δξ ≡ τ. Поведение струк-



13.5. Оптическая спекл-топография и томография биотканей 649

турной функции (см. соотношение (8.21)) вблизи нуля аргумента, соответствующего
наивысшей чувствительности к высокочастотным пространственным флуктуациям
интенсивности, удобно характеризовать экспоненциальным фактором νI [1447, 2033]:

νI = ln [DI(Δτ2)/DI(Δτ1)]

ln (|Δτ2| / |Δτ1|) . (13.11)

Для анализа поляризационных свойств спекл-полей можно использовать следу-
ющие временные статистические характеристики первого и второго порядка флук-
туаций интенсивности рассеянного света в параксиальной области, которые нужно
измерять для двух ортогональных линейных поляризаций (относительно поляриза-
ции зондирующего пучка) [555]:

1) среднюю интенсивность спеклов,

〈Isp〉 = 〈I‖〉 + 〈I⊥〉 ; (13.12)

2) кросс-корреляционную функцию (коэффициент корреляции) для двух состоя-
ний поляризации,

r⊥‖(τ ) = 〈[I‖(t) − 〈I‖〉] [I‖⊥(t+ τ ) − 〈I⊥〉]〉, (13.13)

где индексы (⊥, ‖) обозначают комбинации поляризационных состояний, а усредне-
ние проводится вдоль траектории сканирования.

На рис. 13.23 представлена оптическая схема пространственного спекл-корре-
лометра, предназначенного для топографии или томографии сравнительно тонких
образцов биологических тканей. В этом устройстве используется сфокусированный
пучок около 5 мкм в диаметре от одномодового унифазного He:Ne-лазера. Структур-
ные картины объекта обычно реконструировались основе данных двумерного ска-
нирования объекта и соответствующего анализа статистических и корреляционных
свойств рассеянного света. Шаг сканирования по обеим координатам был 5 мкм.
Фотодетектор помещался вдоль направления оси падающего лазерного пучка (рассе-
иваемого точно в прямом направлении). Диаметр входного отверстия фотоприемника
был около 25 мкм, что намного меньше, чем средний диаметр спекла. Максимальная
скорость сканирования была около 5 мм/с. Используемая электроника позволяла
получать по крайней мере 20 равноотстоящих отсчетов на один шаг сканирования.
Объект обычно располагался в перетяжке падающего лазерного пучка. Положение
объекта относительно перетяжки пучка и ориентация поляризационного анализатора,
смонтированного перед фотоприемником, устанавливались вручную.

Как показано выше, оценка структурных параметров ткани, таких как харак-
терный размер локальных неоднородностей и пространственные флуктуации показа-
теля преломления, обычно требует некоторых предположений, касающихся модели
рассеяния. Одна из простейших моделей рассеяния — модель случайного фазового
экрана с гауссовой статистикой неоднородностей (см. разд. 8.1) [223, 1425, 1427,
1447, 2039]. Во многих случаях статистические модели живых структур более
сложны. В частности, многие модели учитывают многократное рассеяние и лишь
некоторые рассматривают возможные нелинейности. Несмотря на нехватку хоро-
шо разработанных моделей структуры многих типов биологических тканей, любая
эмпирическая информация, касающаяся статистических свойств рассеянного света
тканями, полезна для анализа структурных изображений тканей. Такая информация
может быть также полезна для разработки самих структурных моделей.

Кожа человека — один из наиболее естественных объектов для приложения
оптической спекл-коррелометрии [76, 1446, 1447, 2033, 2034]. Все структурные
специфические особенности поверхности кожи проявляются в статистических и кор-
реляционных свойствах спекл-поля в дальней зоне дифракции, когда образцы кожи
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Рис. 13.23. Оптическая схема сканирующего поляризационно-чувствительного спекл-коррело-
метра с пространственным разрешением [221]: ФЭУ — фотоумножитель; АЦП — амплитудно-

цифровой преобразователь; МО — микрообъектив

или реплики кожи зондируются сфокусированным лазерным пучком. Технология,
которая позволяет получать тонкие образцы (отрывы) эпидермиса с помощью ме-
дицинских клеев и кварцевых (стеклянных, металлических) подложек очень удобна
для исследований in vitro структуры эпидермиса посредством спекл-корреляционной
оптики [1446, 1447]. Толщина образцов в этом случае обычно составляет 30–50 мкм.
Эта технология позволяет получать от 5 до 7 последовательных отрывов с одного
и того же места. В качестве примера на рис. 13.21 представлены три простран-
ственные реализации флуктуаций интенсивности, полученные путем сканирования
образца эпидермиса кожи, взятой из области псориатической бляшки больного, для
трех различных положений перетяжки лазерного пучка. Исследованные тонкие слои
нормального и псориатического эпидермиса показали, что такие образцы могут быть
описаны в рамках модели однократного рассеяния или рассеяния низкой кратности,
поскольку в дальнем поле наблюдались лишь незначительные эффекты деполяри-
зации.

Контраст VI и коэффициент асимметрии Qa флуктуаций интенсивности в дальней
зоне поля как функции изменений параметра дефокусировки Δz для нормального
и псориатического эпидермиса имеют два максимума вблизи области точной фоку-
сировки (Δz = 0) [1447]. Рисунок 13.24 показывает такую зависимость для образца
псориатического эпидермиса, а также соответствующие функции плотности вероят-
ности для флуктуаций интенсивности. Поведение статистических характеристик пер-
вого порядка подтверждает правильность модели элементарных линз для описания
процессов рассеяния в эпидермисе. Нормальный эпидермис (где рассеиватели имеют
меньший размер и более однородное распределение) характеризуется частичным
перекрыванием упомянутых выше максимумов. Симметрия в расположении пиков VI

и Qa по отношению к плоскости перетяжки пучка позволяет предположить, что
статистические веса отрицательных и положительных элементарных линз в ансамбле
рассеивателей равны дуг другу.

Различия между кривыми VI(Δz) и Qa(Δz) для образцов нормального и псори-
атического эпидермиса возникают из-за изменений в структуре ткани, вызванных
заболеванием. Эти изменения связаны с появлением паракератонических фокусов
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Рис. 13.24. Статистические зависимости lnQa и lnVI для образцов нормальной и псориати-
ческой кожи (отрывов эпидермиса человека); — отмечает значения Qa и VI для развитых

спеклов [2040]

(структура клеток вблизи каждого фокуса существенно разупорядочена) и насы-
щением окружающих тканей интерстициальной жидкостью с большим количеством
белковых компонентов (которая уменьшает эффективность рассеяния, аналогично
иммерсионным жидкостям). Поздние стадии заболевания характеризуются появле-
нием микропространств, заполненных воздухом, и отслоением при формировании
неоднородностей, что увеличивает рассеяние и меняет его характер [1447, 2040]. Для
малых Δz величина VI больше 1, достигая значений 1,6–1,7 для некоторых образцов.
Как правило, образцы нормальной кожи демонстрируют более высокий контраст,
чем образцы псориатической кожи. Параметрические зависимости для lnQa и lnVI ,
построенные для различных Δz, иллюстрируют разницу в статистических свойствах
образцов нормальной и псориатической кожи (см. рис. 13.24). Для нормальной кожи
первая производная от функции lnQa = f(lnVI) больше, чем для псориатической
кожи. Эта производная имеет отрицательный наклон в случае нормальной кожи и по-
ложительный наклон для патологической кожи. Для развитых спекл-полей с VI = 1
и отрицательной экспоненциальной функцией плотности вероятности флуктуаций
интенсивности (см. формулу (8.9)) имеем Qa = 2 (эти точки отмечены знаком плюс
на рис. 13.24).

Таким образом, статистика первого порядка может использоваться как простой
и эффективный критерий распознавания структурно-специфических особенностей
образцов биоткани. Исследования специальных реплик кожи показали, что эта мето-
дика эффективна также для полуколичественного определения сухости и жирности
кожи [2036, 2041].

Статистические характеристики второго порядка для флуктуаций интенсивности
также весьма чувствительны к структурным изменениям в биоткани [1446]. Для нор-
мальной кожи нормированные одномерные автокорреляционные функции флуктуа-
ций интенсивности характеризуются сравнительно малой величиной корреляционной
длины, LI ∼ 60–80 мкм, и отсутствием заметных крупномасштабных флуктуаций
коэффициента корреляции (см. рис. 8.5). При появлении псориатической бляшки АФ
демонстрируют примерно двукратный рост корреляционной длины, LI ∼ 95–180 мкм
и появление крупномасштабных апериодических колебаний со сравнительно большой
амплитудой. Эффективные размеры структурных неоднородностей, порождающих
такие колебания, коррелируют с размерами, характерными для ансамбля паракера-
тонических фокусов. Подробный анализ колебательных составляющих АФ должен
позволить оценить поверхностную плотность паракератонических фокусов и их сред-
ний размер.



652 Гл. 13. Когерентные методы и устройства для диагностики и визуализации

В области высоких пространственных частот примерно 1 мкм−1 и выше струк-
турная функция или ее экспоненциальный фактор νI (см. формулы (8.21) и (13.11))
предпочтительны для описания флуктуаций интенсивности. Локальные оценки экс-
поненциального фактора позволяют определить вклад высокочастотных структур-
ных компонент биоткани и найти их пространственное распределение в виде то-
пограмм. Рисунок 13.25 представляет топограммы, полученные с использованием
этого метода для образцов нормального и псориатического эпидермиса [221, 2035,
2042]. Топограммы и соответствующие распределения экспоненциального фактора
(см. рис. 13.26) демонстрируют структурные изменения, связанные с различными
стадиями развития патологии. Значения νI были усреднены вдоль направления оси x,
причем окно усреднения содержало не менее 103 отсчетов. Эпидермис нормальной ко-
жи со сравнительно мелкомасштабными неоднородностями характеризуется несколь-
ко меньшим значением и большей дисперсией параметра νI , чем ранние и средние
стадии формирования псориатической бляшки (см. рис. 13.25 и 13.26). Крупномас-
штабные структурные особенности, такие как фрагменты кожного рисунка, хорошо
видны на топограмме нормальной кожи. Средняя стадия патологии характеризуется
малой дисперсией и сравнительно большим средним значением рассматриваемого
параметра. На поздних стадиях процесса дисперсия растет, среднее значение пара-
метра νI слегка убывает, а симметрия функции распределения понижается. Стадии
формирования псориатической бляшки, ясно различаемые с помощью корреляцион-
ной спектроскопии, согласуются с результатами клинических наблюдений.

Управление оптическими свойствами биотканей, в частности возможность замет-
ного уменьшения коэффициента рассеяния, может сыграть ключевую роль в оп-

Рис. 13.25. Топограммы экспоненциального фактора νI , полученные для образцов отрывов
эпидермиса кожи человека: (а) нормальная кожа и (б) кожа с псориазом (средняя стадия

заболевания) [221]
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Рис. 13.26. Эволюция распределений экспоненциального фактора νI при развитии псориа-
за [221]: нормальная кожа (соответствующая рис. 13.25а), ранняя стадия псориаза, средняя

стадия псориаза (соответствующая рис. 13.25 б) и поздняя стадия заболевания

тической томографии тканей при поиске небольших опухолей на ранних стадиях
их формирования (см. гл. 9). Рисунок 9.8 представляет два записанных фрагмента,
соответствующих ранней и более поздней стадии оптического просветления ткани.
Характерные изменения в структуре спеклов в дальней зоне поля визуально на-
блюдались на экране, расположенном в плоскости фотоприемника и были записаны
в отраженном свете с помощью ПЗС-камеры [221, 238]. Эволюция типичной нор-
мированной АФ флуктуаций интенсивности для склеры в процессе ее просветле-
ния, измеренная с использованием спекл-коррелометра (см. рис. 13.23), показана на
рис. 13.27. В пределах малых промежутков времени (1–2 мин) временная эволюция
пика автокорреляции, связанная с переходом биоткани из одного режима рассеяния
в другой, может быть аппроксимирована экспоненциальной кривой, в то время как
для больших интервалов времени этот процесс приближенно описывается гауссо-
вой кривой. Начальная стадия процесса характеризуется существованием многих
масштабов флуктуаций интенсивности (у АФ можно различить по крайней мере
три значения наклона). На более поздних стадиях просветления полуширина пика
АФ стремится к значению (0,3–0,4) · 10−3 с, близкому к отношению w/v радиуса
перетяжки падающего пучка к скорости сканирования. Этот эффект можно ис-
пользовать как критерий завершения перехода от режима многократного к режи-
му однократного рассеяния. Временная эволюция экспоненциального фактора νI

(см. Соотношение (13.11) и рис. 13.28) характеризует поведение высокочастотных
компонент флуктуаций интенсивности.
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Рис. 13.27. Эволюция нормированной автокорреляционной функции флуктуаций интенсивно-
сти спекл-поля при рассеянии когерентного света от образца склеры глаза человека в процессе
его просветления раствором тразографа-60; толщина образца 0,6 мм; измерения производились

после пребывания образца в растворе в течение 120, 220, 420 и 820 с [221]

Рис. 13.28. Типичные зависимости от времени экспоненциального фактора νI и нормированной
средней интенсивности 〈Is〉/I0, измеренных в точке наблюдения образца склеры, помещенного

в тразограф-60; λ = 633 нм [221]

Заметим, что экспоненциальный фактор и относительные флуктуации средней
интенсивности прошедшего света имеют существенно различные скорости отклика
на действие гиперосмотических оптически просветляющих агентов (ОПА): νI осо-
бенно чувствителен к ОПА на ранних стадиях просветления (в пределах ∼ 1,5 мин
для тразографа-60), в то время как пропускание достигает своего максимума только
на десятой минуте. Это различие в скорости отклика можно отнести на счет того
факта, что корреляционные свойства поля, характеризуемые переходом от однород-
ного к неоднородному распределению спеклов, существенно меняются на начальных
стадиях согласования показателей преломления. Напротив, наибольшее коллимиро-
ванное пропускание достигается только, когда показатели преломления полностью
согласованы.

Прямое моделирование распространения первоначально коллимированных фото-
нов с длиной волны 600 нм через фиброзную ткань, состоящую из коллагеновых
волокон со средним диаметром 100 нм и показателем преломления nc = 1,474, окру-
женных базовым веществом, показатель преломления которого меняется в пределах
n0 = 1,345–1,474, показывает, что даже при частичном согласовании показателей
преломления, n0 = 1,450, нерассеянные (∼ 67%) и слегка рассеянные (∼ 24%) фо-
тоны преобладают в проходящем свете (см. рис. 8.6) [791]. Этот расчет хорошо
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согласуется с измеренными спектрами пропускания и отражения склеры и данными
по корреляционным измерениям (см. разд. 9.3) [791, 792].

Другая специфическая особенность просветления склеры — появление квазипери-
одических колебаний средней интенсивности пропускания, которые также проявляют
себя в корреляционных характеристиках. Эти колебания имеют малую амплитуду
и могут быть хорошо видны на более поздних стадиях просветления, когда основные
кинетические процессы, связанные с направленной диффузией вещества из раствора
в ткань или диффузией воды из ткани в раствор, близки к своему завершению.
Характерное время колебаний ∼ 1,5–2,0 мин. Очевидно, что процесс с таким харак-
теристическим временем можно приписать неоднородности диффузии внутри ткани
в пространстве и времени. Этот эффект можно учесть с помощью многостадийного
характера процесса диффузии. На первой стадии диффузия ОПА в ткань и поток
воды из ткани частично выравнивают показатели преломления гидратированного
коллагена и межколлагенового вещества. При этих условиях оптическое пропускание
ткани растет, пока исследуемая зависимость не насытится. Однако на второй стадии
проявляется сравнительно слабый процесс взаимодействия нового базового вещества
с коллагеном. Базовое вещество немного снижает свой показатель преломления из-за
дегидратации коллагена, в то время как показатель преломления коллагена растет.
Появляющееся рассогласование вызывает небольшое снижение оптического пропус-
кания. На следующей стадии некоторое нарушение равновесия между давлением
воды и ОПА в растворе и ткани вызывает диффузию воды из ткани и ОПА в ткань,
что приводит к более точному равенству показателей преломления, и пропускание
снова растет. Затем вышеописанный процесс повторяется, и пропускание колеблется
во времени. Такие колебания наблюдаются в течение всего периода действия гиперо-
смотического агента на биоткань, в конкретном эксперименте вплоть до сороковой —
пятидесятой минуты [221, 238, 555]. Вероятно, что колебания такой же природы
с временным периодом ∼ 2,5–3,5 мин были зарегистрированы для кожи хомяка
in vivo при местном применении глицерина в качестве ОПА и с использованием
ОКТ-системы в качестве приемника [1721].

Как было показано ранее (см. разд. 9.6.1), переход рассеивающего объекта из
режима многократного рассеяния в режим однократного должен менять поляриза-
ционные свойства рассеянного излучения, которые можно описать на языке ста-
тистических характеристик первого и второго порядка (см. соотношения (13.12)
и (13.13)). На ранних стадиях оптического просветления склеры обе поляризацион-
ные компоненты прошедшего света имеют примерно равные интенсивности. Однако
в процессе просветления компонента, поляризованная вдоль поляризации падаю-
щего пучка, начинает преобладать над другой компонентой (см. рис. 9.10) [555].
Эти экспериментальные данные демонстрируют обратимость процесса оптического
просветления, что важно для живых систем, и выявляют высокую чувствительность
поляризационных характеристик к структурным изменениям в ткани.

Заметим, что просветленная склера обладает крупномасштабными пространствен-
ными неоднородностями рассеивающих и поглощающих свойств в виде доменной
структуры с площадью доменов порядка 0,1–1 мм2. Такая структура связана с про-
странственно-неоднородным распределением скорости диффузии вещества и ясно
проявляется как во временных реализациях флуктуаций интенсивности для отдель-
ных поляризационных компонент, так и в поведении кросс-корреляционной функции
этих компонент (см. рис. 13.29), измеренной при сканировании лазерного пучка по
поверхности образца [221]. Очевидно, что подобно корреляционным характеристикам
спекл-полей, эти поляризационные и кросс-корреляционные характеристики могут
быть использованы для визуализации структуры тканей, а также для топографии
и томографии тканей.
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Рис. 13.29. Эволюция коэффициента кросс-корреляции флуктуаций интенсивности для двух
ортогональных поляризаций в спекл-поле, сформированном в плоскости наблюдения лазерным
пучком, сканируемым по образцу склеры, находящемуся в растворе тразографа-60 в течение

200 с (1) и 400 с (2). Скорость сканирования 5 мм/с [221]

13.6. Методы когерентной микроскопии

Современные методы микроскопии развиваются в направлении структурных ис-
следований in vivo отдельных клеток без фиксации этих клеток и с одновремен-
ным мониторингом внутриклеточных динамических процессов, связанных с жиз-
недеятельностью клетки. Лазерная доплеровская микроскопия [5, 24, 1463, 1970]
и высокоэффективная фазовая и дифракционная микроскопия со сверхвысоким про-
странственным разрешением [245, 252–259, 265–270, 1368–1373, 1873, 2049–2051]
являются хорошими примерами таких методов. Другая тенденция — это развитие
микроскопического послойного анализа тканей in vivo с высоким пространствен-
ным разрешением. Конфокальная микроскопия [1, 3, 28, 76, 120, 122, 351, 1128,
1502–1527, 1567, 1667, 1671, 1679, 1854, 1940, 1949, 2052] — это яркий пример
развития метода послойной визуализации в микроскопии (см. разд. 8.5 и разд. 9.6.2).
Голографическая микроскопия [249–251, 260–264, 2053–2056] также имеет много
перспективных приложений.

Фазовый микроскоп, описанный в работах [245, 267–270, 1873, 2051], представ-
ляет собой интерферометр Линника–Толанского с компьютерно управляемым пье-
зоприводом зеркала в опорном канале и диссектором (координатно-чувствительным
приемником), который регистрирует интерференционную картину (см. рис. 13.30).
Фактически такой микроскоп является микропрофилометром с пространственным
разрешением до 10 нм на длине волны 633 нм. Временное разрешение, обеспечива-
емое этим микроскопом при исследовании динамических процессов, имеет порядок
1 мс. Разрешение по высоте у этого прибора 0,5 нм, изображаемая область вклю-
чает от 64 × 64 до 256 × 256 пикселей, полное усиление 105–106; минимальный
размер пикселя 5 нм, а время обработки данных 4–20 с. Информация о структуре
объекта представляется в виде топограмм высоты (оптической длины пути), сечений,
трехмерных изображений и т. д. Когда динамические процессы исследуются в про-
извольно выбранной точке объекта, результаты исследования представляются в виде
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временных реализаций, фурье-спектра или гистограмм. Фазовый микроскоп исполь-
зовался для структурных исследований живых и высушенных клеток фибробластов
(L 929) и митохондрий, экстрагированных из клеток печени крысы в нормальном
и конденсированных состояниях [245, 1873]. Фазовые изображения клеток L 929,
полученные в ходе этих исследований, характеризуются средней оптической длиной
пути света порядка 600 нм для живой клетки и 50 нм для высушенной клетки.
Эти данные показывают возможность эффективного мониторинга клеточного мета-
болизма. Аналогичные изображения митохондрий показывают, что оптический путь
в нормальной митохондрии по сравнению с окружением около 15 нм. Для конден-
сированного состояния оптическая длина пути составляет 3 нм. Микроскоп такого
типа успешно использовался также для структурного исследования стенки клеток
грибов и эритроцитов с высоким пространственным разрешением, для исследований
внутриклеточной подвижности с высоким временным разрешением [2049], а также
для изучения клеток карциномы человека в различных физиологических состояниях,
индуцированных гиперосмотическими агентами [2051].

Более поздние исследования В.П. Тычинского с соавторами можно найти в ра-
ботах [267–270], в которых анализируются как общие положения и перспективы
развития фазовой микроскопии, так и конкретные результаты исследований, напри-
мер исследование связи рефракции с метаболической активностью клеток [268],
исследование опухолей на модели рака молочной железы [269], изучение реакции
ядрышек клеточного ядра на токсические воздействия [270].

Рис. 13.30. Схема фазового микроскопа [2049]

Конфокальная лазерная сканирующая микроскопия, принципы которой обсужда-
лись в разд. 8.5, является хорошо разработанным методом визуализации для биоме-
дицинских исследований [1, 3, 28, 76, 120, 122, 351, 1128, 1502–1527, 1567, 1667,
1671, 1679, 1854, 1940, 1949, 2052]. Например, при морфометрии in vivo эпидермиса
человека с использованием конфокальной микроскопии в реальном времени было
продемонстрировано пространственное разрешение лучше 1 мкм и профилирование
по глубине до 150–250 мкм в зависимости от анатомического места и оптических
характеристик кожи (цвет, прозрачность) [2052]. Некоторые из этих результатов по
оценке размеров ядер и числа кератиноцитов для различных слоев живого эпидер-
миса человека представлены в табл. 13.1. Разрешение, достигнутое в структурных
исследованиях дентина зуба, оказалось сравнимым с характеристиками разрешения
сканирующей электронной микроскопии, при этом обеспечивалась также дополни-
тельная подповерхностная визуализация ткани с разрешением 1 мкм для глубин до
30–50 мкм [1507].
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Т а б л иц а 13.1
Оценка размера ядер и числа кератиноцитов в горизонтальном оптическом срезе живого эпи-

дермиса [2052]

Слои эпидермиса Диаметр, мкм Плотность, число/мм2

Зернистый 12–15 1500

Шиповатый 9–12 4000

Базальный 6–8 7000

Трехмерное изображение клеток в различных слоях эпителия роговицы позволило
выявить характер митоза в таких клетках [1515, 1516]. На рис. 13.31 показана
типичная схема конфокального микроскопа, в котором сканирование производится
вдоль оси z (вдоль пучка света) (см. работу [1, с. 555–575]). Такой микроскоп пред-
назначен для послойного анализа структуры глаза. Излучение вводится в микроскоп
с помощью оптоволокна. Микроскоп имеет две оптически сопряженные щели. Одна
из этих щелей отображается на объект, а вторая расположена перед фотоприемником.
Объектив сканируется вдоль оси z пьезоприводом с управлением от компьютера.
Иммерсионная жидкость обеспечивает оптическое согласование объектива и иссле-
дуемого глаза.

Рис. 13.31. Схема конфокального микроскопа с оптически сопряженными щелями и сканиро-
ванием вдоль оси z [1, 1503]: F1, F2 и F3 — фильтры

На рис. 13.32 показан конфокальный микроскоп со сканированием щели друго-
го типа. Такой микроскоп позволяет получать изображения объекта на различной
глубине [1508, 1509, 1513–1516]. Этот микроскоп работает в реальном времени
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и может быть использован для исследования in vivo тканей глаза. Основным эле-
ментов микроскопа является двухстороннее зеркало, которое реализует поперечное
сканирование без сдвига оси отраженного пучка (такая схема была предложена впер-
вые Свищевым в 1969 году для исследования прозрачных рассеивающих объектов,
включая живую ткань нерва). Снижение качества изображения из-за движения глаза
пациента исключалось использованием электронной схемы, которая гарантировала
требуемую частоту сканирования и синхронизацию фазы между всеми элементами
системы. В качестве примера на рис. 13.33 представлено изображение клеток эндоте-
лия роговицы человека, полученное с помощью конфокального микроскопа, показан-
ного на рис. 13.32 [1513]. Высококачественные послойные изображения клеточных
структур ткани глаза и кожи в нормальных и патологических состояниях, а также
структуры дентина зуба человека представлены в работах [1, 3, 28, 76, 120, 122, 351,
1128, 1502–1527, 1567, 1667, 1671, 1679, 1854, 1940, 1949, 2052].

Рис. 13.32. Схема конфокального микроскопа со сканируемой щелью, работающего в реальном
масштабе времени [1508]: M — зеркала; L — линзы; S1 и S2 — сопряженные щели; M–M —

сканирующее двухстороннее зеркало

Рис. 13.33. Конфокальное изображение роговицы глаза человека in vivo, видны клетки эндо-
телия задней поверхности роговицы; оптическое картирование проведено на глубине 500 мкм
по отношению к поверхности роговицы; темные места на изображении соответствуют патоло-

гическому эпителию [1513]

В зависимости от используемого источника света, приемной системы и типа
исследуемой биоткани, для достижения удовлетворительного отношения сигнал–шум
может быть необходимо усреднение по нескольким экспозициям (кадрам). Например,
для слабо отражающих тканей глаза (обычно меньше 1%) может потребоваться
от четырех до восьми кадров. Однако, если в качестве приемника используется
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высокочувствительная видеокамера в сочетании с широкополосным записывающим
устройством, усреднение по кадрам не требуется, и можно производить измерения
in vivo в реальном времени [1508, 1509]. Хотя конфокальные микроскопы могут
работать с ртутными или ксеноновыми дуговыми или галогенными лампами, моно-
хроматическое лазерное излучение обеспечивает получение изображений с лучшим
качеством, благодаря отсутствию хроматических аберраций, вносимых оптической
системой. Однако лазер нужно выбирать с учетом глубины проникновения лазерного
излучения внутрь ткани и пропускания оптической системы микроскопа.

Сравнительный анализ конфокальных и гетеродинных сканирующих микроскопов
и их приложений к исследованию рассеивающих объектов показал, что во многих
случаях ограничения конфокального метода главным образом связаны с низким уров-
нем сигнала, а не с деградацией изображения из-за рассеянного света [1519, 1520].
Действительно, удовлетворительное разрешение по глубине (селекция фотонов, от-
раженных от определенного слоя и исключение влияния рассеянного света от других
слоев) может быть достигнуто, когда конфокальная система имеет сопряженные
точечные диафрагмы радиуса (в оптических единицах):

νp � 2, νp = 2πrpal
λfl

, (13.14)

где rp — радиус отверстия диафрагмы, al и fl — радиус и фокусное расстояние линзы,
фокусирующей свет на отверстие. Такие отверстия не пропускают много света. На-
пример, при vp = 2, отверстие пропускает только 40% падающего на него излучения
в пределах своей апертуры. В то же время, гетеродинная (интерференционная) схема,
включающая узкополосный источник света, до известной степени исключает это
ограничение из-за выигрыша в оптической мощности. В конце концов, интерферен-
ционная схема позволяет получать изображения объекта с таким же отношением сиг-
нал–шум, что и в конфокальной микроскопии за более короткое время, чем это имеет
место в конфокальной микроскопии. Дополнительные преимущества интерференци-
онной схемы, вытекающие из когерентности света и использования амплитудного
отклика исследуемого объекта, связаны с появлением нового механизма подавления
рассеянного света и возможностью регистрации меньших различий в отражательной
способности различных слоев ткани. Интеграция подходов, рассмотренных выше,
в одном микроскопе и использование широкополосных (низкокогерентных) источ-
ников света (см. гл. 14) может существенно улучшить селективность системы, что
важно для исследования слабо неоднородных биотканей [1519, 1520].

Спекл-интерферометрия, использующая остросфокусированные лазерные пучки
и пространственное усреднение оптических сигналов, также имеет преимущества
в профилировании рассеивающих объектов по глубине. С использованием спекл-
интерферометра (см. рис. 8.7), были исследованы отрывы кожи человека на метал-
лической подложке. Было осуществлено профилирование по глубине тонких слоев
ткани с субклеточным разрешением (см. рис. 9.34). Этот метод позволяет оценить
толщину слоев ткани и распределение показателя преломления по глубине. Соответ-
ствующее поперечное сканирование объекта дает томограммы с пространственным
разрешением около 3 × 3 × 3 мкм3. Выигрыш в интенсивности оптического сигнала
у данной схемы и возможность использования мощных лазеров позволяет получать
высокие значения отношения синал–шум.

Технический прогресс в различных областях оптической микроскопии все больше
фокусируется на задачах визуализации in vivo и in situ метаболических функций
и дисфункций. Наблюдение динамики биологических процессов в микро- и наномет-
ровом масштабе требуется для более детального понимания клеточной физиологии
и патологии.
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Рис. 13.34. Оптическое профилирование по глубине клеевого отрыва кожи человека, про-
изведенного на металлическую подложку (зависимость нормированного фактора модуляции

фотоэлектрического сигнала β/β0 от продольного смещения образца) [1449]

13.7. Интерференционная ретинометрия
и исследование седиментации крови

Лазерные интерференционные ретинометры, используемые для мониторинга ре-
тинальной остроты зрения человека, основаны на оптическом двухлучевом интерфе-
рометре, создающем два когерентных пучка света, которые фокусируются на узловую
плоскость N глаза и формируют пространственно-модулированный лазерный пучок
(ПМЛП) с параллельными интерференционными полосами на сетчатке (см. рис. 8.9
и 13.35) [5, 473, 1441, 2057]. Период полос L и их ориентация зависят от соответ-
ствующих параметров падающего МПЛП [5]:

L = Dλ

2l
, (13.15)

где D — среднее расстояние между узловой плоскостью глаза и сетчаткой, λ длина
волны, 2l расстояние между двумя точечными источниками, формируемыми в узло-
вой плоскости.

Нормальная ретинальная острота зрения определяется как угловая разрешающая
сила глаза и характеризуется плотностью интерференционных полос на один градус
угла зрения [5]:

Nint =
(
arcsin λ

2l

)−1
. (13.16)

При идеальном состоянии среды передней части глаза контраст картины интер-
ференционных полос очень высок, практически он равен единице, из-за высокой
степени взаимной когерентности лазерных пучков.

Процедура оценки ретинальной остроты зрения проста [2057]. Сначала на сет-
чатке пациента формируется картина интерференционных полос с большим пери-
одом. Пациент сообщает врачу, что он видит картину полос. Затем период полос
уменьшают, а пациент должен отметить свою способность их различать. Это по-
вторяется до тех пор, пока пациент не перестанет видеть полосы. Для устранения
возможности ложного ответа пациента полосы поворачивают на произвольный угол
(см. рис. 13.35 б).
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Рис. 13.35. Схема лазерного интерференционного ретинометра (а) и интерференционные по-
лосы различной ширины и ориентации на сетчатке (б) [1441]

Для пациентов с катарактой (помутнением) хрусталика рассеяние ПМЛП в мут-
ной среде не дает возможности сформировать картину полос (см. рис. 13.36 в) [2057].
Однако усреднение интерференционной картины может улучшить видность исходных
полос (см. разд. 8.3), и, следовательно, данный метод с некоторыми ограничениями
может применяться для оценки ретинальной остроты зрения при катаракте. Опти-
ческая схема, представленная на рис. 13.36 а, где ПМЛП периодически смещается
дефлектором, но полосы на сетчатке остаются неподвижными, обеспечивает такое
усреднение. Возможны и некоторые другие схемы усреднения [1441].

Другим примером применения ПМЛП в медицине является мониторинг скорости
осаждения эритроцитов (СОЭ). Обычно в тесте используется измерение расстояния,
на которое эритроцит опускается под действием силы тяжести за один час в верти-
кальном столбе крови с антикоагулянтом. Тест помогает поставить специфический
диагноз во многих случаях, включая диабет и инфаркт миокарда. Метод ПМЛП
позволяет регистрировать временные изменения рассеивающих свойств суспензии
крови при ее осаждении [2058]. Этот метод использовался при исследовании сильно
разбавленной крови, т. е. для мониторинга седиментации отдельных или слабо взаи-
модействующих эритроцитов, и прошел проверку в клинических условиях.

Экспериментальная установка представлена на рис. 13.37 [2058]. Пучок излуче-
ния He:Ne-лазера с длиной волны 633 нм расширялся до 10 мм, и интерферометр
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Рис. 13.36. Наблюдение полос средней интенсивности на сетчатке: а — схема формирования
полос средней интенсивности на сетчатке; б — полосы при прозрачном хрусталике; в —

картина полос при мутном хрусталике; г — полосы средней интенсивности [2057]

Рис. 13.37. Лазерная система с пространственно-модулированным лазерным пучком для изуче-
ния свойств динамического рассеяния света суспензией эритроцитов во время их спонтанной

агрегации и седиментации [2058]
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Рис. 13.38. Временные характеристики рассеяния суспензии эритроцитов (цельная кровь,
разбавленная физиологическим раствором в отношении 1 : 200) в процессе седиментации.

Кровь была взята у пациентов со стабильной и нестабильной стенокардией [2058]

создавал параллельные полосы в освещающем пучке. Для получения динамических
полос использовался пьезодефлектор. ПМЛП вертикально падал на горизонтально
расположенный стеклянный сосуд с образцами крови. В процессе седиментации
измерялся контраст интерференционных полос. При седиментации крови рассеива-
ющая среда переходит из сильно рассеивающего в слабо рассеивающее состояние
из-за высокой степени упаковки осевших вниз эритроцитов, в силу чего контраст
повышается (см. рис. 13.38). Благодаря различным свойствам образцов крови, взя-
тых у больных с разными стадиями заболевания, динамические характеристики
контраста различаются, следовательно контраст может служить диагностическим
параметром.
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ОПТИЧЕСКАЯ КОГЕРЕНТНАЯ ТОМОГРАФИЯ

И ГЕТЕРОДИННАЯ ВИЗУАЛИЗАЦИЯ

В данной главе представлено описание методов оптической когерентной томо-
графии (ОКТ), основанных на использовании интерферометрии низкокогерентных
источников света, а также метода оптического гетеродинирования, использующего,
напротив, высококогерентные источники света. Обсуждаются достоинства, недо-
статки и предельные возможности обоих методов в приложении к исследованию
биологических тканей.

14.1. ОКТ

14.1.1. Введение. В оригинальной литературе, обзорах, монографиях, руковод-
ствах и учебных пособиях описано большое число схем когерентных оптических
томографов для исследования биологических тканей и органов, представлены также
результаты лабораторных, доклинических и клинических исследований [1, 3, 6, 8,
13, 17, 18, 28, 45, 76, 77, 84, 102, 108–111, 116, 126, 127, 129, 135, 136, 138, 139,
141, 142, 146, 147, 201, 555, 624–636, 1306, 1404–1417, 1485, 1530–1568, 1582, 1614,
1615, 1759–1776, 1780, 1782, 1801, 1803–1807, 1826, 2055, 2056, 2059–2091].

Описание основ и принципов оптической когерентной томографии (ОКТ) можно
найти в разд. 8.6 настоящей монографии. В разд. 7.7 ОКТ обсуждается как метод
измерения оптических свойств биотканей. Представлены методы и результаты изме-
рений коэффициентов поглощения и рассеяния (см. табл. 7.1). Увеличение глубины
зондирования и повышение контраста изображения ОКТ при действии оптически
просветляющих агентов описано в разд. 9.4.5 для кожи, разд. 9.5.2 для тканей пи-
щеварительного тракта, разд. 9.7.2 для образцов крови, а в разд. 9.8.1 обсуждается
применение ОКТ для определения глюкозы. В данной главе мы дадим краткий
обзор некоторых типичных схем ОКТ и кратко проиллюстрируем их биомедицинские
приложения.

14.1.2. Амплитудная (временная) ОКТ. Рисунок 14.1 представляет одну из
типичных временных томографических схем на основе суперлюминесцентного диода
(СЛД) (λ = 830 нм, Δλ = 30 нм) и одномодового волоконно-оптического интерфе-
рометра Майкельсона [1306, 1535]. Мощность ИК-излучения на поверхности ткани
примерно 30 мкВт. Сигнал интерференции на доплеровской частоте, которая опре-
деляется скоростью сканирования зеркала в опорном плече (см. формулу (8.53)),
пропорционален коэффициенту отражения нерассеянной компоненты от оптической
неоднородности внутри ткани. Можно определить положение неоднородности в про-
дольном направлении, уравнивая длины сигнального и опорного плеч интерферо-
метра в пределах длины когерентности источника света (∼ 10 мкм) (см. соотно-
шение (8.54)). Поперечное разрешение пучка, сканируемого по поверхности образ-
ца, определяется радиусом w0 фокального пятна зондирующего излучения (обычно
w0 � 20 мкм, что должно согласовываться с требуемой длиной зондируемой области
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Рис. 14.1. Схема волоконного когерентного оптического томографа (ОКТ) [1535]

в продольном направлении, которая определяется длиной области перетяжки пуч-
ка, 2nπw2

0/λ0).
В качестве примера на рис. 9.30 показаны ОКТ-изображения кожи человека

с псориатической эритродермией до и после применения глицерина как просветляю-
щего агента [1306]. Для получения изображений размером 2,5× 4 мм2 (аксиальный
размер× латеральный размер) с разрешением 20× 20 мкм2, скоростью захвата изоб-
ражения — одно изображение в секунду, скорость сканирования должна составлять
50 см/с. Скорость сканирования должна поддерживаться постоянной с точностью
по крайней мере 1%, чтобы ограничить сигнал на доплеровской частоте в преде-
лах полосы детектирования. Резонансные свойства доступных ныне механических
сканирующих систем не могут гарантировать постоянство скорости с требуемой точ-
ностью по всему периоду модуляции. В системах ОКТ, разработанных в Институте
прикладной физики РАН (Н. Новгород), система продольного сканирования основана
на оптоволоконном пьезоэлектрическом преобразователе (см. рис. 14.1) [1306, 1535].
Этот преобразователь способен сканировать разность хода между плечами интерфе-
рометра со скоростью 50 см/с до 4 мм в глубину. Его практически безынерционный
отклик в диапазоне используемых амплитуд и частот модуляции существенно упро-
щает регистрацию информативного сигнала на доплеровской частоте.

14.1.3. Двухволновая волоконная ОКТ. Для надежного детектирования пато-
логии в толще исследуемой ткани полезны многоволновые изображения, полученные
на двух или нескольких длинах волн. Чувствительность и диапазон распознавания
таких систем могут быть очень высокими, поскольку поглощающие и рассеивающие
свойства нормальной ткани и патологических включений могут зависеть от зондиру-
ющей длины волны по-разному. Очень важно обеспечить захват ОКТ-изображений
на различных длинах волн одновременно, используя тот же интерферометр и фоку-
сирующую систему [2059].
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Схема двухволновой оптоволоконной ОКТ-системы показана на рис. 14.2 [1306,
2059]. Два СЛД с центральной длиной волны 0,83 мкм и 1,3 мкм, соответствующими
спектральной ширине полосы 25 нм и 50 нм (длина когерентности соответственно
13 мкм и 19 мкм) и мощностью 1,5 мВт и 0,5 мВт использовались в качестве источ-
ников света. Свет от обоих СЛД вводился в интерферометр Майкельсона. Падающее
излучение делилось на две равные части между пробным и опорным плечами во-
локонным делителем с точностью разделения света 3 дБ на обеих длинах волны.
Разность хода между плечами интерферометра модулировалась пьезоэлектрическим
преобразователем (см. рис. 14.1), обеспечивая сканирование по глубине до 3 мм.
Наиболее сложная проблема одновременной компенсации волновой дисперсии на
двух различных длинах волны в плечах интерферометра была решена посредством
помещения в одно из плеч интерферометра дополнительного отрезка оптоволок-
на, дисперсионные свойства которого совершенно иные, чем у основного волокна.
Достигнутое пространственное разрешение по глубине на длинах волны 0,83 мкм
и 1,3 мкм было 15 мкм и 34 мкм соответственно.

Рис. 14.2. Схема двухволнового ОКТ [2059]

14.1.4. Волоконная ОКТ сверхвысокого разрешения. Типичное аксиальное
разрешение систем ОКТ-визуализации с такими общепринятыми широкополосными
источниками, как СЛД или лазеры с синхронизацией мод, меняется от 10–15 мкм
(СЛД) до 4–5 мкм (лазеры на красителях и титан-сапфировые лазеры со сверхкорот-
кими импульсами) [109, 116, 127, 139, 142, 156]. Для обеспечения значительно более
высокого аксиального разрешения (например, на субклеточном уровне) требуются
широкополосные источники света, покрывающие несколько сотен нанометров в ви-
димом и БИК-диапазонах. Такие ОКТ-системы сверхвысокого разрешения для визу-
ализации in vivo описаны в работе [2060]. Одна из оптических схем представлена на
рис. 14.3. Для нее было продемонстрировано продольное разрешение порядка 1 мкм,
что является наивысшим разрешением, достигнутым для ОКТ к настоящему времени.
В качестве источника света использовался фемтосекундный титан-сапфировый лазер
с синхронизацией мод с помощью керровской линзы, он излучал импульсы с менее
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Рис. 14.3. Волоконная ОКТ-система сверхвысокого разрешения на основе титан-сапфирово-
го лазера с синхронизацией мод при помощи керровской линзы [2060]: 1 — KLM титан-
сапфировый лазер; 2, 5, 16, 17 — специально изготовленные линзы; 3, 13 — специальные
широкополосные волоконные разветвители; 4, 14 — поляризационные контроллеры; 6, 7 —
элементы согласования дисперсии; 8 — опорное зеркало; 9 — блок обработки данных на основе

компьютера; 10, 11, 12 — двойной балансный детектор; 15 — система сканирования

чем двумя оптическими колебаниями, соответствующие ширине полосы вплоть до
350 нм с центральной длиной волны на 800 нм. Такие характеристики света до-
стигались благодаря специально спроектированным зеркалам двойного чирпа с ши-
рокой спектральной полосой отражения и управляемым дисперсионным откликом,
используемым в сочетании с призмами со слабой дисперсией из фтористого кальция
для внутрирезонаторной компенсации дисперсии. Пара призм из плавленого кварца
и бритвенные лезвия использовались для спектрального разложения пучка и фор-
мирования выходного спектра. Оптическая схема низкокогерентного интерферометра
была оптимизирована под источник света со сверхшироким спектром. Использова-
лись специально изготовленные линзы с фокусным расстоянием 10 мм и числовой
апертурой 0,30 в сочетании с одномодовыми оптическими волокнами и специальными
широкополосными разветвителями. Для исключения уширения интерференционного
пакета из-за рассогласования поляризаций использовались регуляторы поляризации.
Согласование дисперсии достигалось с помощью призмы переменной толщины из
плавленого кварца и BK7 для достижения однородности дисперсии групповой за-
держки. ОКТ-система сверхвысокого разрешения оптимизировалась для обеспечения
оптического спектра до 260 нм (полная ширина по полувысоте), и было достигнуто
продольное разрешение 1,5 мкм в свободном пространстве, что соответствует 1 мкм
в биоткани.

Для демонстрации потенциала описанной ОКТ-системы сверхвысокого разреше-
ния были получены in vivo томограммы головастика африканской лягушки (Xenopus
laevis) с субклеточным уровнем разрешения (1 мкм× 3 мкм; продольное× попереч-
ное). На изображениях ясно различаются многочисленные мезанхимальные (ство-
ловые) клетки с различными размерами и отношениями ядро/цитоплазма, обоня-
тельный тракт и внутриклеточная морфология, а также митоз нескольких клеток.
Следует заметить, что во всем диапазоне глубин было достигнуто также высокое
латеральное разрешение.

14.1.5. Спектральная ОКТ. Метод частотно-модуляционной ОКТ (фурье-ОКТ)
основан на спектральной интерферометрии рассеянного назад излучения и поэтому
чаще называется методом спектральной ОКТ [109, 116, 127, 139, 142, 156, 1550,
1563]. Одно из главных достоинств этого метода — это то, что он не требует
сканирования по глубине образца. Тем не менее, в течение длительного времени
после первой демонстрации он не играл заметной роли среди методов ОКТ. Как
отмечалось в работе [1563], это происходит, возможно, потому, что достаточно
быстродействующие и чувствительные ПЗС-камеры не были доступны в этот ранний



14.1. ОКТ 669

период. В настоящее время ясно, что этот метод обладает огромным потенциалом
в том, что касается скорости и чувствительности [109, 116, 127, 139, 142, 156, 1563,
2061, 2062]. Демонстрируемые им значения чувствительности на два–три порядка
выше, чем у его временных аналогов [2062, 2063].

Одна из первых демонстраций частотно-модуляционной ОКТ описана в рабо-
те [1550]. На рис. 14.4 показана схема соответствующей экспериментальной уста-
новки на основе интерферометра Майкельсона и спектрометра с высоким разреше-
нием (спектрального радара), а также оптограмма кожи руки человека, измеренная
in vitro. Поскольку спектральный радар измеряет амплитуду рассеяния E(z) вдоль
оси, идущей от поверхности в глубь объекта, за одну экспозицию приемника без про-
дольного сканирования, время записи томограммы может быть очень мало. С учетом
суперпозиции предметного и опорного полей, интенсивность света можно записать
в следующем виде [1550]:

I(k) = |S(k)|2
∞∫

0

E(z) cos (2kz) dz + . . . , (14.1)

где k — волновой вектор, S(k) — спектральное распределение амплитуды источника
света. Производя обратное преобразование Фурье, можно найти зависимость a(z)
амплитуды рассеяния от глубины. Более высокие частоты в принимаемом сигнале
соответствуют большим глубинам. Можно оценить максимальную глубину зондиро-
вания на основе спектрального разрешения спектрометра. В частности, для спектро-
метра с разрешением Δλ = 0,05 нм имеем zmax = (1/4n) (λ20/Δλ) ≈ 2,4 мм (n = 1,5,
λ0 = 853 нм). Для обеспечения отношения сигнал–шум на уровне 104 нужно исполь-
зовать высокочувствительную ПЗС или CMOS-камеру на выходе спектрометра.

Фурье-ОКТ может быть реализована также с использованием лазерной разверт-
ки — лазера, быстро перестраиваемого в широкой полосе оптических частот [2063,
2064, 2085]. В ОКТ с лазерной разверткой вместо ПЗС или фотодиодных матриц
в приемном канале интерферометра используется единственный фотодиод, что позво-
ляет кодировать спектральный интерферометрический сигнал с характерной частотой
гетеродинных биений. Показано, что гетеродинное детектирование в ОКТ с лазерной
разверткой позволяет разрешить неоднозначность, связанную с комплексным сопря-
жением, и устранить спектральные и автокорреляционные артефакты, характерные
для спектральной ОКТ [2064].

14.1.6. Доплеровская ОКТ. Доплеровская ОКТ сочетает доплеровский прин-
цип с ОКТ для получения с высоким разрешением томографических изображений
статичных и движущихся компонентов в сильно рассеивающих биологических тка-
нях [1566]. Когда свет, рассеянный назад от движущихся частиц, интерферирует
с опорным пучком, возникает доплеровский сдвиг (fDs) интерференционной полосы:

fDs = 2Vsn cos θ

λ0
, (14.2)

где Vs — скорость движения частиц; n — показатель преломления среды, окру-
жающей частицы; θ — угол между потоком частиц и пробным пучком света; λ0 —
центральная длина волны источника света в вакууме. Важно, что продольная ско-
рость потока (скорость, параллельная зондирующему пучку) может быть определена
путем измерения доплеровского сдвига в локализованных областях объекта в пре-
делах получаемого ОКТ-изображения, а именно в глубине рассеивающей ткани, где
обычные допплеровские методы не работают (см. гл. 13). Поперечную же скорость
потока можно определить из уширения спектральной полосы, возникающего за счет
конечной числовой апертуры зондирующего пучка [1566].
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Рис. 14.4. Основная схема спектрального радара (спектральный ОКТ) с источником света,
имеющим малую длину когерентности (а) [1550]; оптограмма кожи руки человека in vitro (б),
по оси ординат отложено латеральное смещение по поверхности кожи в микрометрах, по оси

абсцисс — глубина в микрометрах

Сканирование опорного зеркала ОКТ-системы со скоростью v производит до-
плеровский сигнал на частоте fD, описываемый формулой (8.53). Поток лимфы
или крови со скоростью Vs производит другой доплеровский сигнал, описываемый
формулой (14.2). В результате сигнал доплеровской ОКТ пропорционален

A(t) cos [2π (fD − fDs) t+ φ(t)], (14.3)

где A(t) — отражательная способность, а φ(t) — фазовый сдвиг, определяемый
положением рассеивающей частицы.
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Волоконно-оптическая доплеровская ОКТ (λ0 = 850 нм, Δλ = 25 нм, P = 1 мВт)
использовалась для измерений скорости потока крови в сосуде, расположенном за
тонким рассеивающим слоем в живом объекте (сосуды брыжейки крысы) [1539].
Таким образом был продемонстрирован новый подход к исследованию направленных
потоков крови в подповерхностных сосудах под слоем сильно рассеивающей био-
ткани [1539, 1557–1561, 1566]. Электронная обработка данных позволяет отделить
сигнал, характеризующий амплитуду обратного рассеяния и используемый для по-
строения стационарной томограммы объекта, от доплеровского сигнала, по которому
определяется скорость рассеивателей в заданной точке объекта. Рисунок 14.5 пред-
ставляет изображение структуры фрагмента брыжейки крысы с артерией и двумя

Рис. 14.5. Изображения in vivo фрагмента брыжейки крысы: а — структурное изображение
(показана артерия и две вены); б — изображение скорости потока крови в артерии; в —
изображение скорости потока крови в венах; г — профиль скорости кровотока, измеренный
на глубине артерии (показанной стрелкой на рис. 14.5а); отрицательный пик в правой части

связан с влиянием скорости кровотока в вене [1539]
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венами, соответствующие изображения скорости потока крови в артерии и венах
и профиль скорости полного кровотока.

14.1.7. Поляризационно-чувствительная ОКТ. Специфичность временной
ОКТ можно повысить путем проведения измерений поляризационных свойств зон-
дирующего излучения при его распространении через биоткань. Этот подход был
реализован в поляризационно-чувствительном методе ОКТ (ПЧ ОКТ), который де-
тально описан в многочисленных оригинальных работах [624–636, 1544, 2065–2067],
нескольких обзорных статьях и книгах [127, 135, 139, 142, 156, 146, 147, 1306, 1565].
Развитые ПЧ ОКТ-системы обеспечивают визуализацию тканей с использованием
элементов матриц Джонса [630] или Мюллера [628].

В большинстве исследований по ПЧ ОКТ критерием патологических изменений
является измеряемое уменьшение макроскопического двулучепреломления биоткани.
Однако достаточно трудно обеспечить корректные измерения двулучепреломления
на глубинах более 300–500 мкм. Для более глубоких слоев (до 1,5 мм) можно ис-
пользовать намного более простой вариант ПЧ ОКТ — кросс-поляризационную ОКТ
(КП ОКТ) [1306, 1544]. Деполяризация света, вызванная рассеянием и двулучепре-
ломлением в биоткани, ведет к появлению кросс-поляризованной компоненты света,
рассеянного назад. Ряд патологических процессов, например, характеризуется изме-
нениями в количестве коллагеновых волокон и их пространственной организации.
Поэтому сравнительный анализ кросс-поляризационных свойств обратного рассеяния
нормальной и патологической ткани можно использовать для ранней диагностики
неопластических процессов.

Схема экспериментальной системы для получения изображений с помощью обыч-
ной ОКТ и КП ОКТ показана на рис. 14.6 [1306, 2065]. С помощью мультиплек-
сора (M) низкокогерентное ИК-излучение от СЛД (λ = 1,3 мкм и lc = 21 мкм)
комбинируется с излучением красного диодного лазера (RL), используемого для
юстировки оптической системы. Одна из собственных поляризационных мод сохраня-
ющего поляризацию (PM) волоконного разветвителя (FC) на уровне 3 дВ выделяется
посредством контроллера поляризации (CP). Сохраняющее поляризацию волокно
используется для передачи излучения с определенным поляризационным состоянием

Рис. 14.6. Кросс-поляризационный ОКТ [1306, 2065]: СЛД — суперлюминесцентный диод;
КДЛ — красный диодный лазер; М — мультиплексор; КП — контроллер поляризации; ВР —
волоконный разветвитель; ПС — поперечный сканер; О — исследуемый объект; ППС —
продольный пьезо-сканер; Л — линзы; ФВ — фарадеевский вращатель; ОЗ — опорное зеркало;
ФД — фотодиод; СУ — селективный усилитель; ЛУ — логарифмический усилитель; АД —
амплитудный детектор; АЦП — аналого-цифровой преобразователь; ПК — персональный
компьютер. Жирная линия соответствует одномодовому волокну, тонкая линия — волокну,

сохраняющему поляризацию
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как в сигнальном, так и в опорном плечах интерферометра. В отсутствии фарадеев-
ского вращателя (F) в опорном плече регистрируется со-поляризованная компонента
рассеянного назад излучения (реализуется обычная ОКТ). Фарадеевский вращатель
поворачивает произвольное состояние поляризации на заданный угол, а направление
поворота определяется только направлением магнитного поля во вращателе и не
зависит от направления распространения излучения. Следовательно, в случае по-
ворота фарадеевского вращателя на 45◦ излучение проходит через него, отражаясь
от зеркала, проходит назад через вращатель и становится ортогонально поляризо-
ванным. В результате только кросс-поляризованная компонента света, рассеянного
назад биологическим объектом, будет интерферировать со светом из опорного плеча.
Время захвата одного ОКТ-изображения составляет 1 с. Для всех ОКТ-изображений
использовалась логарифмическая шкала интенсивности. Латеральное (поперечное)
разрешение системы, определяемое диаметром зондирующего пучка в фокусе, было
выбрано близким к аксиальному (по глубине) разрешению, которое определяется
длиной когерентности и составляло 21 мкм. Оба типа изображений — обычное
и кросс-поляризованное — получались от одного и того же участка биоткани.

Рисунок 14.7 (цветная вклейка) демонстрирует возможности метода кросс-поля-
ризационной визуализации по сравнению с обычным методом на примере изображе-
ния ex vivo ткани рубца пищевода человека. Хорошо видно, что в отличие от обычной
ОКТ, кросс-поляризационное изображение содержит дополнительную структурную
информацию.

14.1.8. Дифференциальная фазочувствительная ОКТ. Дифференциальная
фазочувствительная ОКТ (ДФЧ ОКТ) дает количественные данные о дисперсии,
важные для описания распространения света через биоткани, в фоторефрактивной
хирургии и измерениях показателей преломления биотканей и крови [142]. Измене-
ния показателя преломления объекта вызывают изменения фазы предметного пучка.
Одна из схем ДФЧ ОКТ представлена на рис. 14.8 [1874]. Зондирующий пучок
делится двулучепреломляющими клиньями и коллимируется осветительной линзой.
Два ортогонально ориентированных пучка, разделенных расстоянием x, освещают
образец. Рассеянные назад пучки комбинируются двулучепреломляющими клинья-
ми, а в приемном плече, будучи предварительно смешанными с опорным пучком
в волоконном смесителе (50 × 50), они разделяются поляризационным делителем
пучка (призмой Волластона). Из сигналов фотоприемника получаются три интерфе-
рограммы: два изображения интенсивности и одно — разности фаз. Эксперименты
показывают, что в прозрачных и рассеивающих средах можно обеспечить измере-
ние разности хода ((λ/4π)Δϕ) между пучками в ангстремно-нанометровом диапа-
зоне [142, 1874]. Было показано, что метод ДФЧ ОКТ подходит для неинвазивного
высокочувствительного и точного мониторинга малых концентраций веществ, вклю-
чая глюкозу (см. разд. 9.8.1) [1874]. Поскольку ДФЧ ОКТ регистрирует фазовый
контраст в направлении разделения пучка, то регистрируются градиенты фазы, обу-
словленные поперечными изменениями показателя преломления и/или изменением
фазы при отражении от поверхностей [142].

14.1.9. ОКТ полного поля. Обычная временная ОКТ обеспечивает регистра-
цию коэффициента отражения последовательно, точка за точкой, при этом для
получения 3-мерных изображений необходимо обеспечить сканирование как по про-
дольной, так и по двум поперечным координатам. Хотя временные ОКТ-системы
позволяют регистрировать двумерные изображения с высокой скоростью, вплоть до
видео-скоростей, однако они имеет ограниченную чувствительность или ограничен-
ное произведение «пространственная координата ·ширина полосы» (число разрешен-
ных пикселей по координате) [142]. Полнополевая или параллельная ОКТ использует

22 В.В. Тучин
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Рис. 14.8. Фазочувствительная ОКТ-система [1874]: а — общая схема; WP — призма Волла-
стона; RSODL — быстрая сканирующая оптическая линия задержки; PD — фотоприемники;
BW — двулучепреломляющие клинья; АЦП — аналого-цифровой преобразователь; б — пред-

метное плечо

линейки или двумерные матрицы из N и N2 отдельных приемников соответственно.
Преимущество параллельной ОКТ в том, что отношение сигнал–шум при исполь-
зовании линейки или матрицы приемников может быть примерно в

√
N или N

раз выше, чем при сигнале от одного приемника. Недостатки, возникающие при
использовании стандартных ПЗС-датчиков, связаны с их интегрирующим по времени
режимом работы, что исключает работу на переменных сигналах, детектирование
методом смешения или синхронизации мод. Для преодоления этих проблем вместо
обычной синхронной регистрации можно использовать синхронное освещение для
обеспечения синхронизации всех пикселей ПЗС-приемника или использовать линей-
ку CMOS-приемников [142]. В CMOS-камере каждый «интеллектуальный пиксель»,
включающий фотоприемник и аналоговую обработку сигнала, осуществляет гетеро-
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динное детектирование параллельно, таким образом резко увеличивая динамический
диапазон по сравнению с ПЗС-камерой. Такая двумерная «матрица интеллектуаль-
ных пикселей-детекторов», дающая возможность записи набора данных из 58 × 58
пикселей для 33 срезов с частотой захвата 6 Гц представлена на рис. 14.9.

Рис. 14.9. Установка для параллельной (полного поля) ОКТ с двумерной матрицей CMOS-де-
текторов 58 × 58 пикселей, где каждый детектор параллельно осуществляет гетеродинный

прием (Буркен и др., 2001) [142]

В полнополевой ОКТ для улучшение разрешения по глубине также можно исполь-
зовать тепловой источник света [142, 2068, 2069]. В модифицированном микроскопе
Линника применение галогенной лампы с вольфрамовой нитью накаливания мощ-
ностью 100 Вт позволило получить разрешение 1,2 мкм [2068]. Для компенсации
дисперсии использовалась водная иммерсия; соответствующие линзы иммерсионного
объектива с NA = 0,3 обеспечивали поперечное разрешение около 1,3 мкм. Трехмер-
ное ОКТ-изображение глаза головастика Xenopus laevis было синтезировано из 300
томографических изображений.

Бесконтактная трехмерная топология поверхности кожи человека необходима для
мониторинга лечения ран и ожогов, наблюдения побочного действия сильнодей-
ствующих медицинских препаратов и т. д. На рис. 14.10 показана одна из первых
полнопольных ОКТ систем, так называемый когерентный радар на основе интерфе-
рометра Майкельсона и низкокогерентного источника света (светодиод, СД) [1550].

22*
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Сканируя опорное зеркало, можно получить трехмерные изображения поверхности
кожи с разрешением в пределах длины когерентности источника света. Однако,
поскольку «когерентный радар» должен сканировать глубину всего объекта, а для
описываемого устройства скорость сканирования была ограничена (4 мкм/с), время
измерения было велико (около 150 с), а поле освещения, в свою очередь, было
ограничено мощностью СД и составляло 7 × 10 мм2. Влияние объемного рассеяния
можно исключить, если кожу покрыть светозащитным составом, например графи-
товой пудрой [1550]. В связи с тем, что за последние годы яркость светодиодов
и чувствительность матричных фотоприемников, выпускаемых промышленностью,
существенно возросли, быстродействие «когерентного радара», описанного типа, мо-
жет быть существенно улучшено.

Рис. 14.10. «Когерентный радар» для исследования трехмерной топологии поверхности кожи
[1550]: СД — светодиод; сканирование опорной плоскости показано штриховой линией

14.1.10. Оптическая когерентная микроскопия. Оптическая когерентная
микроскопия (ОКМ) представляет новые возможности для биомедицинских иссле-
дований, сочетая предельные возможности послойного анализа биоткани, присущие
ОКТ и конфокальной микроскопии [1416, 1567]. В ОКМ послойная селекция изоб-
ражения ткани за счет острой фокусировки зондирующего пучка и его ограничения
точечной диафрагмой в приемной части, присущих конфокальной микроскопии, до-
полнительно усиливается за счет когерентного стробирования, применяемого в ОКТ.

Рисунок 14.11 иллюстрирует результаты сравнительного анализа потенциальных
возможностей конфокальной микроскопии и ОКМ полного поля для визуализа-
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ции [2070]. В последнем случае получено значительно лучшее качество реконструи-
рованных изображений. Предметное плечо низкокогерентного интерферометра состо-
ит из высокоскоростного сканирующего конфокального микроскопа (КМ) с быстро-
действующим сканером (резонансный сканер или вращающееся многогранное зерка-
ло) и медленным сканером (гальванометрическое сканирующее зеркало). Медленный
сканер располагался в плоскости изображений быстрого сканера. Для исключения
механического сканирования фазовой задержки в опорном плече использовался аку-
стооптический модулятор (АОМ) на 40 МГц в сочетании с неподвижным зеркалом,
который сдвигал частоту света в опорном плече из-за двойного прохождения через
АОМ. Таким образом обеспечивалось соответствие оптических длин путей опорного
и предметного плеча. Установка превращалась в КМ путем блокирования опорного
плеча и регистрации постоянного сигнала, поступающего из предметного плеча. Оба
набора изображений записывались со скоростью 8 кадров в секунду с многогранным
зеркалом в качестве быстрого сканера. Каждое изображение представляет собой
один кадр видеозаписи. Поскольку вращающееся многогранное зеркало вызывает
изменение оптической длины пути в предметном плече интерферометра во время
реконструкции ОКМ-изображения, вводился дополнительный сдвиг рабочей частоты
АОМ в процессе сканирования образца. Этот сдвиг при переходе от одной стороны
изображения к другой равнялся 3 МГц. Так путем сдвига центральной частоты с 80
на 83 МГц захватывалось полнополевое ОКТ-изображение.

Рис. 14.11. Оптическая схема высокоскоростного полнополевого оптического когерентного
микроскопа [2070]: 1 — низкокогерентный источник света; 2 — волоконно-оптический инте-
ферометр; 3 — акустооптический модулятор; 4 — приемник; 5 — резонансный сканер; 6 —
блок обработки данных на основе компьютера; 7 — зеркало; 8, 9, 11, 12 — линзы; 10 —
гальванометр; 13 — объектив микроскопа; 14 — образец; R, опорное плечо; S, предметное
плечо. Путем блокирования опорного плеча система может превращаться в конфокальный

сканирующий микроскоп

Разработан компактный ОКМ с гибким предметным плечом и дистанционным
оптическим зондом для оборудования лабораторий и клиник [1416]. Для достиже-
ния аксиального разрешения на клеточном уровне использовался источник света
с эффективной шириной полосы 100 нм. Источник света включал два СЛД на
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однослойных квантоворазмерных гетероструктурах (GaAl)As со смещенными спек-
трами. Излучение от обоих СЛД направлялось в сохраняющее поляризацию (СП)
оптоволокно через мультиплексор. Мультиплексор был спектрально отрегулирован
так, чтобы ширина автокорреляционной функции была минимальной. Динамическая
фокусировка обеспечивалась сканированием выходной линзы объектива, расположен-
ной на самом конце предметного плеча. Движением линзы управляла электронная
система, обеспечивалась юстировка фокального пятна с когерентным стробировани-
ем во время сканирования до глубины 0,5–0,8 мм внутрь биоткани. Спектральные
боковые лепестки, возникающие из-за неравномерности спектра источника света,
подавлялись.

14.1.11. Эндоскопическая ОКТ. Применение волоконно-оптических кабелей
для доставки и сбора излучения позволяет создать гибкие низкокогерентные системы
визуализации, обеспечивающие возможность эндоскопического анализа биотканей
и органов человека. В частности, система ОКТ для эндоскопических приложе-
ний (высокоскоростной внутриартериальной визуализации in vivo) описана в рабо-
те [1538]. Твердотельный форстеритовый лазер (Cr+4:Forsterite) с синхронизацией
мод методом керровской линзы со средней длиной волны 1280 нм и шириной по-
лосы 75 нм использовался как источник освещения. Таким образом, теоретическое
аксиальное разрешение системы можно оценить как 10 мкм (см. формулу (8.54));
измерение фактического разрешения по глубине стандартным методом с помощью
зеркала дало размер аксиального пикселя в 9,2 мкм. Латеральное разрешение этой
системы, зависящее от размера пятна используемой линзовой системы на выход-
ном конце освещающего волокна, было равно 30 мкм с конфокальным параметром,
равным 1,74 мм. Электроника позволяла захватывать 4 кадра в секунду для 512
пикселей поперечного изображения. Мощность оптического излучения, падающего
на отображаемую ткань, составляла примерно 10 мВт. Соответствующее отношение
сигнал–шум было равно 106 дБ. Устройство сканирования задержки фазы в опорном
плече состояло из колеблющегося зеркала гальванометра, линзы и дифракционной
решетки.

В литературе описаны разнообразные оптоволоконные приборы для эндоскопиче-
ской ОКТ-визуализации (см. например [156, 1306, 1582, 2070, 2077, 2081, 2082]).
Одним из примеров является волоконно-оптический сканирующий катетер для внут-
риартериальной визуализации [2070]. Такой катетер состоит из элемента оптической
связи на проксимальном конце, одномодового волокна в качестве канала подачи света
и элементов, фокусирующих и направляющих свет, на дистальном конце. В начале
проксимального конца устройства падающий свет от фиксированного одномодового
оптического волокна ответвляется через узкий воздушный зазор во второе одномодо-
вое волокно, которое может вращаться. В блоке привода катетера, расположенном на
проксимальном конце, используется оптоволоконный соединитель. Зубчатая передача
прикреплена к соединителю и осевому блоку, состоящему из соединителя, волокна
в катетере и дистальных фокусирующих элементов. Электродвигатель постоянного
тока приводит в движение осевой блок через зубчатую передачу. Пучок фокусируется
линзой с распределенным показателем преломления и направляется микропризмой.
Пучок сканируется по кругу посредством вращения кабеля, волокна и оптического
блока внутри неподвижного корпуса. Потери мощности за счет неоптимальной связи
и внутренних отражений в катетере составляли 3–4 дБ. Например, изображение
in vivo трахеи кролика, полученное при помощи описанной системы, позволяло
дифференцировать различные тканевые структуры, такие как псевдостратифициро-
ванный эпителий, слизистая и окружающий гиалиновый хрящ [2070].
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Создано целое семейство диагностических эндоскопических ОКТ-приборов, при-
годных для изучения различных внутренних органов [2071]. Для зондирования
поверхности внутреннего органа было разработано миниатюрное электромеханиче-
ское устройство (оптический зонд), контролирующее и осуществляющее латеральное
сканирование. Этот зонд расположен на дистальном конце предметного плеча, и его
размеры подобраны под диаметр и радиус кривизны стандартных каналов эндоскопов
для биопсии. На рис. 14.12 а показана головка эндоскопа для желудочно-кишечных
исследований со встроенным ОКТ-сканером [1306]. Схема оптического сканирую-
щего зонда и его расположение относительно исследуемого объекта показаны на
рис. 14.12 б. Зондирующий пучок сканируется по поверхности ткани с амплитудой
2 мм. Система отклонения пучка построена по гальванометрическому принципу,
необходимое напряжение в пределах 5 В подается на дистальный конец эндоскопа.
Расстояние между выходной линзой и образцом меняется от 5 до 7 мм, диаметр
фокального пятна 20 мкм. Оптический сканирующий зонд и часть гибкого предмет-
ного плеча, вставленная в эндоскоп, герметизированы, так что перед клиническим
использованием устройства можно произвести обычную процедуру очистки и стери-
лизации. Реализация протяженного гибкого плеча ОКТ-интерферометра стала воз-
можной благодаря использованию оптических волокон, сохраняющих поляризацию,
для передачи низкокогерентного зондирующего света. Это позволяет исключить по-
тери поляризации из-за ее возмущения в местах изгиба плеча эндоскопа. Устройство
оснащено высококачественными волоконными поляризаторами и разветвителями.
«Однокадровый» динамический диапазон ОКТ-схемы, определенный как максималь-
ное изменение мощности отраженного сигнала в пределах одного кадра изображения,
достигает 25–40 дБ. При скорости сканирования 45 см/с и глубине изображения
3 мм (в единицах свободного пространства) ОКТ-изображение с 200× 200 пикселями
снимается примерно за 1 с. Такая частота захвата достаточна для исключения влия-
ния движений внутренних органов (артефактов движения) на качество изображения.

Рис. 14.12. Дистальный конец гастроскопа с ОКТ-зондом, вводимым через канал для биопсии
(а) [1306]; схема сканирующего блока (б): 1 — выходная линза, 2 — стеклянное окно выхода,

3 — образец, область сканирования 2 мм

14.1.12. Спекл-ОКТ. Оригинальный метод когерентной томографии, который
не требует поперечного сканирования и использует спеклы при рассеянии света на
объекте, описан в работе [1537]. На рис. 14.13 показана схема экспериментальной
установки, состоящей из СЛД, открытого зеркального интерферометра Маха–Ценде-
ра и ПЗС-камеры. Излучение источника света фокусируется на поверхность объекта.
Падающий пучок света облучает поверхность под углом 45◦. Свет проникает в ткань
и претерпевает рассеяние. Рассеянный обратно свет достигает поверхности объекта.
Часть этого света, распространяющаяся перпендикулярно поверхности, отображается
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ПЗС-камерой, где этот пучок света смешивается с излучением опорной волны,
отраженным от зеркала, сканируемого с постоянной скоростью. Наблюдение рассе-
янного света с апертурой конечных размеров дает субъективные спеклы в плоскости
изображения (на светочувствительной поверхности ПЗС-камеры).

Рис. 14.13. Когерентно-оптическая томографическая схема на основе субъективных спеклов
[1537]: СЛД — суперлюминесцентный диод (P = 4 мВт, λ = 850 нм и lc = 30 мкм); α — угол

падения излучения на поверхность образца

В случае, когда используется частично-когерентный свет, нужно рассматривать
различные группы фотонов, проходящих через плоскость изображения Pi. Каждая
из этих групп состоит из фотонов, прошедших определенный путь li ± lc. Соответ-
ственно, эти фотоны создают свою собственную спекл-структуру с распределением
интенсивности Si(x, y). Результирующая спекл-структура создается за счет некоге-
рентной суперпозиции

∑
Si различных спекл-структур. Для определения положения

областей внутри объекта, от которых приходят фотоны с определенной длиной пути
L = li, нужно наложить опорную волну с соответствующей длиной пути L. Тогда
только фотоны из выбранной группы Pi будут обеспечивать требуемый контраст VI ,
подлежащий измерению. Для измерения VI нужны две последовательные экспози-
ции. После первой экспозиции фаза поля в опорном пучке сдвигается на π, и экс-
позиция повторяется. Некогерентная компонента остается неизменной в этих двух
экспозициях и легко исключается вычитанием. Заметим, что размеры субъективных
спеклов должны быть адаптированы к размерам пикселей ПЗС-камеры. Максималь-
ный контраст достигается, когда длина когерентности lc настолько велика, насколько
это возможно для данного разрешения.

В обработанном таким образом изображении темные пятна спекл-модуляции
изображения поверхности будут обусловлены парциальными компонентами рассеян-
ного поля, которые прошли одинаковое расстояние, но вдоль различных индивиду-
альных путей. Особенностью регистрируемого изображения является резко искрив-
ленный край импульсного отклика — «фотонный горизонт». Эта кривая определяет
максимальную глубину проникновения в анализируемой рассеивающей системе для
каждой опорной длины пути. Таким образом, различные глубины проникновения
могут быть визуализированы путем подходящей установки опорной длины пути.
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Рисунок 14.14 показывает характер этих изображений, полученных с разными ис-
точниками света.

Рис. 14.14. Изображения процесса рассеяния с различными длинами когерентности и различ-
ными типами наблюдения [1537]: а — полностью когерентное освещение, прямое наблюдение;
б — широкополосное освещение, прямое наблюдение; в — широкополосное освещение, выделе-
ние когерентной части; штриховая линия показывает положение «фотонного горизонта» (ФГ)

Разрешение по длине пути для этой системы определяется длиной когерентно-
сти lc, и для используемого источника света с lc = 30 мкм результирующее разре-
шение по времени равно примерно 100 фс [1537]. Главным достоинством этой схемы
является то, что генерация двумерной (x–z)-томограммы не требует поперечного
сканирования пучка. В применении к визуализации макроскопически неоднородных
рассеивающих фантомов и кожи человека in vivo метод «фотонного горизонта»
продемонстрировал интересные результаты [2072]. В случае исследования кожи
человека из-за интегрирования спекл-модулированных изображений по времени в те-
чение экспозиции, требуются меньшие времена экспозиции, чем при исследовании
неподвижных рассеивающих объектов. Тем не менее, времени экспозиции 40 мс
достаточно для обеспечения адекватного качества изображений биотканей человека
в методе «фотонного горизонта».

На основании полученных результатов можно заключить, что метод «фотонного
горизонта» позволяет получать двумерные поверхностные изображения сильно рас-
сеивающих сред с разрешением лучше 10 фс и глубиной зондирования до 350 мкм.
Это вполне дает возможность применять такой метод визуализации для обнаружения
патологических изменений кожи человека (например, злокачественной меланомы).

Недавно было показано, что метод спекл-ОКТ альтернативен доплеровской
ОКТ при двумерном отображении кровотока [1973]. Информацию о потоке можно
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извлечь из флуктуаций спеклов в обычной амплитудной ОКТ. Временные изменения
спеклов проявляются в пространственных частотах спеклов, модулирующих
ОКТ-изображения. Было показано, что в некотором диапазоне скоростей отношение
высоких и низких пространственных частот ОКТ-изображения линейно связано со
скоростью потока и что этот метод чувствителен к кровотоку во всех направлениях
без необходимости привлечения фазовой информации. С использованием спекл-ОКТ
были получены двумерные изображения распределения кровотока в коже хомяка
in vivo [1973].

14.2. Оптическая гетеродинная визуализация

Для когерентной гетеродинной оптической регистрации характерен ряд преиму-
ществ по сравнению с методами прямого детектирования [1, 3, 28, 1519, 1520, 1568,
2021–2023, 2092–2098]:

— наивысшая чувствительность среди всех методов регистрации; отношение сиг-
нал–шум на несколько порядков выше, чем можно достичь некогерентными ме-
тодами;

— исключительно широкий динамический диапазон, примерно 15 порядков или
более по мощности сигнала при ширине полосы порядка герца;

— отличная селективность или способность к фильтрации по частоте и поляри-
зации;

— высокое пространственное разрешение, до 60–80 линий на мм (с конфокальной
оптикой);

— значительная пространственная селективность или способность к фильтрации
из-за направленных антенноподобных свойств;

— возможность количественного определения новых параметров биоткани путем
регистрации деградации волнового фронта внутри данной ткани.

Если использовать обычный фотоэлектронный приемник, то квантовый предел оп-
тической регистрации соответствует ограниченному сигналом дробовому шуму. Ми-
нимальная мощность сигнала, доступного регистрации, дается выражением [2094]

Pmin = hνBd

ηq
, (14.4)

где hν — энергия фотона, Bd — ширина полосы приема, а ηq — квантовая эффек-
тивность приемника. В случае прямого детектирования этот предел недостижим.
Только оптическая гетеродинная регистрация и методы счета фотонов позволяют
реализовать этот стандартный квантовый предел детектирования.

Поле зрения оптической гетеродинной системы, имеющей эффективную апертуру
A, для сигналов на длине волны λ, приходящих в пределах одного главного лепестка
диаграммы направленности, определяется телесным углом [2094]

Ω ≈ λ2

A
. (14.5)

Антенные свойства дают высокое пространственное разрешение для обнаружения,
локализации и построения изображений различных биологических объектов, а также
отличную направленность, чтобы отличить одно характерное направление от другого.

Благодаря этим важным особенностям, позволившим регистрировать и визуали-
зировать очень слабые сигналы на фоне сильных шумовых помех, метод оптического
гетеродинирования имеет перспективы для приложений в спектроскопии и визуали-
зации биотканей [1, 2092–2096]. Метод визуализации с когерентным детектировани-
ем (ВКД), основанный на технике оптического гетеродинирования, предложил Инаба
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в 1989 г. (см. работы [1, 3]). ВКД — метод когерентного стробирования, который
выделяет многократно рассеянный вперед пучок, сохраняя прямую геометрическую
корреляцию с падающим пучком света, из диффузной компоненты прошедшего све-
та, которая из-за многократного рассеяния обычно утрачивает свойства падающего
пучка, такие как когерентность, направленность и поляризация.

Метод оптического гетеродинного детектирования работает на принципе смеше-
ния двух оптических волн с различными частотами ((ω0 + ω1) и (ω0 + ω2), где ω0 —
оптическая частота, ω1 и ω2 — радиочастоты модуляции) на квадратичном детекторе
(фотодиоде) (см. рис. 14.15). Сигнал, генерируемый фотодетектором, есть прямое
произведение двух оптических полей — сигнального√

I1(t,x, y) · sin [(ω0 + ω1) t+ φ (t,x, y)], (14.6)

и гетеродинного √
I2 · sin [(ω0 + ω2) t], (14.7)

и может быть выражен как

∝
√
I1(t,x, y) ·

√
I2 · sin [(ω1 − ω2) t+ φ (t,x, y)], (14.8)

где
√
I1(t,x, y) и

√
I2 — амплитуды сигнальной и гетеродинной волн; t, x и y —

время и пространственные координаты; φ(t,x, y) — зависящий от координат и време-
ни фазовый сдвиг, обусловленный пространственными и временными флуктуациями
рефракции исследуемой биоткани.

Амплитуда сигнала подвержена временным и пространственным флуктуациям из-
за зависящего от координат и времени ослабления света тканью. Интенсивность
сигнальной волны, ослабленной биотканью толщины d (t, x, y), можно вычислить
как (см. уравнение (1.1))

I1(t,x, y) ≈ I10 exp [−μt(t,x, y)d(t,x, y)], (14.9)

где I10 — интенсивность сигнальной волны, падающей на объект; μt(t,x, y) —
распределение коэффициента ослабления.

Типичная схема ВКД показана на рис. 14.15. Хорошо коллимированный опти-
ческий пучок непрерывного одномодового лазера (аргонового: Ar (514,5 нм), гелий-
неонового: He:Ne (633 нм), криптонового: Kr (647,1 нм), титан-сапфирового: Ti:Al2O3
(перестраиваемого в диапазоне 700–1000 нм) или гранатового: Nd:YAG с диодной на-
качкой (1064 и 1319 нм)) с мощностью в несколько десятков милливатт разделяется
на сигнальный и гетеродинный пучки. Гетеродинный и сигнальный пучки сдвигаются
по частоте (модулируются) парой акустооптических модуляторов на 80 и 80,05 МГц
соответственно. Сигнальный пучок (примерно 0,8 мм в диаметре) после прохождения
через объект (палец человека) смешивается с гетеродинным пучком на кремниевом
фотодиоде, генерирующим сигнал на промежуточной частоте (ПЧ) (частоте биений)
(см. соотношение (14.8)). Сигнал ПЧ подается на анализатор, реализующий быстрое
преобразование Фурье и соединенный с персональным компьютером. Динамический
диапазон системы, определяемый как Psat/Pmin, где Psat — оптическая мощность, при
которой приемник насыщается, а Pmin — минимальная детектируемая оптическая
мощность, составляет около 140 дБ. Нужно заметить, что мощность сигнала пропор-
циональна амплитуде сигнала ПЧ по всему динамическому диапазону гетеродинной
системы. Можно зарегистрировать очень низкую оптическую мощность порядка
10−17 Вт на длине волны 800 нм при ширине полосы приема в несколько герц.

С использованием описанной системы ВКД была успешно осуществлена дву-
мерная (проекционная) визуализация различных биологических объектов in vitro
и in vivo, таких как куриные ноги и яйца, образцы опухолей человека, зубы
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Рис. 14.15. Схема системы визуализации с когерентным детектированием (ВКД) [2095]: L1
и L2 — коллимирующие линзы; M1, M2 и M3 — зеркала с антиотражающим покрытием; BS1
и BS2 — делители пучка; AOM1 и AOM2 — акустооптические модуляторы. На врезке схема

закрепления пальца на сканирующем устройстве

человека, кости животных, голова мышонка и палец человека [1, 2094–2096]. Про-
странственное разрешение системы составляло от 0,3 до 0,5 мм в зависимости от
используемых оптических и сканирующих устройств. В качестве примера данные
рис. 14.15 и 14.16 иллюстрируют применение системы ВКД для томографического
исследования пальца здорового добровольца. Указательный палец закреплялся на
столике, который мог двигаться и поворачиваться шаговым двигателем (как показано
на вставке рис. 14.15). Основание пальца слегка охватывалось силиконовой трубкой
для уменьшения потока крови к его поверхности. Эта процедура была существенной,
особенно при визуализации на длине волны 715 нм, для уменьшения влияния на
сигнал ПЧ эффекта Доплера, обусловленного кровотоком. Показанное на рис. 14.16 а
изображение было реконструировано с использованием 30 проекций. Данные для
каждой проекции состоят из усредненной (по 32 точкам) амплитуды сигнала ПЧ для
каждого шага сканирования со сдвигом на 0,5 мм поперек сустава пальца. Усредне-
ние сигнала ПЧ было необходимо для минимизации спекл-эффекта. После каждого
поступательного сканирования палец поворачивался на 6◦ и сканирование повторя-
лось. Для каждого набора данных палец поворачивался на 180◦. Обработка данных
производилась методом обратной проекции с фильтрацией, который используется
в рентгеновской компьютерной томографии (КТ) при реконструкции изображений.

На рис. 14.16 показано лазерное ВКД томографическое изображение пальца (в об-
ласти сустава, соответствующего головке проксимальной фаланги), полученное на
длине волны 1064 нм, а также, для сравнения, изображения, полученные другими
методами, такими как рентгеновская КТ и магнитно-резонансная томография (МРТ).
Диаметр пальца в плоскости измерения был ∼ 14 мм, мощность падающего света
∼ 25 мВт. Данные для каждого изображения накапливались в течение ∼ 25 мин.
Толщина слоя секционирования на рентгеновском и МРТ изображениях оценивалась
как 5 и 3 мм соответственно, тогда как для изображения ВКД эта оценка составила
0,5 мм. Использование двумерного массива гетеродинных детекторов может помочь
в увеличении поперечного разрешения и сокращении времени измерений [2095].

Из-за ограниченности известных данных об оптических свойствах компонентов
биотканей пальца человека сложно идентифицировать все структуры на ВКД-кар-
тине. Однако, по сравнению с рентгеновским и МРТ изображениями видны некото-
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Рис. 14.16. Томографические изображения в области сустава, соответствующего головке прок-
симальной фаланги указательного пальца здорового человека [2095]: а — лазерное ВКД-
изображение, полученное с Nd:YAG-лазером, работающим на длине волны 1064 нм; б —

рентгеновское изображение; в — магнитно-резонансное изображение (МРТ)

рые дополнительные структуры, которые могут соответствовать связкам, влагалищам
сухожилий и т. п. Использование отношения изображений, полученных на двух
разных длинах волн, широко применяемое в диффузной оптической томографии,
может помочь в идентификации этих субструктур и ВКД-методом. Зондирование
на разных длинах волн должно обеспечить как дополнительную структурную, так
и функциональную информацию и может использоваться для ранней диагностики
ревматического артрита, как это было показано с использованием другого опти-
ческого метода [2097]. Заметим, что более ранние оптические томографические
исследования руки человека с использованием стационарной [2097] и временной
(волны фотонной плотности) [875] методов визуализации не дали такого высокого
пространственного разрешения, как метод ВКД.

В работах [1568, 2098] был продемонстрирован метод прямого измерения среднего
квадрата амплитуды гетеродинных биений (ПЧ) и его пропорциональность перекры-
тию распределений фазового пространства Вигнера для гетеродинного и сигнального
полей. Такие распределения дают максимум информации о рассеянном поле при
визуализации. Был реализован динамический диапазон экспериментальной установ-
ки (см. рис. 14.17) более чем 13 порядков величины для лазерной мощности всего
лишь 2 мВт. При увеличении мощности гетеродинного и входного пучков до 10 мВт
ожидается увеличение динамического диапазона до 15 порядков. В установке для
гетеродинных экспериментов используется пучок гелий-неонового лазера, который
делится на гетеродинный пучок (ГП) и пучок, подаваемый на образец, оба мощ-
ностью по 1 мВт. Пучок, прошедший через образец, смешивается с ГП с помощью
делителя 50 × 50 (BS2). Технические шумы подавляются с использованием стан-
дартной системы балансного детектирования [1568]. Сигнал ПЧ на частоте 6 МГц
измеряется аналоговым спектроанализатором, выходной сигнал которого возводится
в квадрат с помощью низкошумящего умножителя. Синхронный усилитель поз-
воляет разделить среднеквадратичный сигнал и напряжение шума при включении
и выключении входного пучка. Таким путем обеспечивалось измерение среднего
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Рис. 14.17. Схема гетеродинного детектирования [2098]

квадрата амплитуды биений |VB|2 в реальном времени. Информация о распределении
фазового пространства Вигнера для прошедшего света получалась путем измерения
интенсивности биений как функции сдвига центра ГП (за счет смещения зерка-
ла M1) и поперечного импульса (угла) (за счет смещения линзы L1). Приемник
находился в фурье-плоскости линз L1 и L2, так что положение ГП было фиксировано
в плоскости детектирования. Пространственное разрешение системы определялось
пространственной шириной и дифракционным углом ГП.

Модельные эксперименты, выполненные авторами работы [1568], обеспечили луч-
шее понимание томографических исследований, проведенных Инаба с сотрудниками
для живых тканей [2094–2096], в частности, была установлена связь амплитуды
сигнала ПЧ с плотностью биоткани и ее коэффициентом поглощения. Интенсивность
биений при распространении гауссова пучка через раствор Интралипида при фик-
сированных положениях зеркала M1 и линзы L1, соответствующих максимальному
сигналу, показана на рис. 14.18 как функция концентрации раствора. С ростом
концентрации сначала ясно виден быстрый экспоненциальный спад, за которым сле-
дует более медленное неэкспоненциальное убывание. Пространственные измерения
показали, что быстрый спад соответствует прохождению гауссова пучка, а более мед-
ленное убывание возникает из-за вклада многократного рассеяния. С использованием
распределения фазового пространства Вигнера для входного гауссова пучка с углом
дифракции около 1 мрад было показано, что при низких концентрациях Интралипида
амплитуда сигнала биений затухает экспоненциально из-за поглощения и рассеяния

∝ exp [− (σsca + σabs) ρsd] , (14.10)

где σsca и σabs — сечение рассеяния и поглощения соответственно; ρs — концентрация
частиц, а d толщина образца. При промежуточных концентрациях Интралипида,



14.3. Резюме 687

Рис. 14.18. Зависимость интенсивности биений от концентрации Интралипида (C ∼ ρs) в про-
центах десятипроцентного раствора Интралипида в чистой воде для среднего размера частицы

0,5 мкм и длины образца 1 см [2098]

когда проходящий пучок расширяется из-за многократного рассеяния, интенсивность
биений должна падать как

∝ ρ−2
s exp (−σabsρsd). (14.11)

При высоких концентрациях распределение рассеянного света становится изо-
тропным и затухание интенсивности определяется, в основном, поглощением

∝ exp (−σabsρsd). (14.12)

Можно ожидать, что эта простая картина будет нарушаться при достаточно
высоких концентрациях, когда длина пути, проходимого фотоном при диффузии,
существенно больше толщины образца.

14.3. Резюме

Таким образом, краткий обзор оптических схем когерентных томографов и то-
пографов демонстрирует возможности этих устройств для исследования биологиче-
ских тканей и органов. Продолжают совершенствоваться как ОКТ устройства, так
и методы исследования (см., например, [136, 156, 2073–2083], включая повышение
чувствительности ОКМ за счет сканирования линейным пучком [2076], использо-
вание ОКТ-пробников в виде иглы, прокалывающей биоткань [2077, 2081], новые
виды спектральных ОКТ, построенные с использованием непрерывных источников
суперконтинуума [2078] или в виде чипа [2079]. Появляются новые разработки
волоконно-оптических ОКТ [2082] и высокоскоростных ОКТ с ультравысоким разре-
шением для офтальмологии [2083]. Несмотря на постоянное развитие ОКТ и поиск
более совершенных томографических схем, сфера медицинских приложений уже
разработанных методов и устройств ОКТ непрерывно расширяется. В настоящее
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время она охватывает анализ зон поражения кожи у больных псориазом, эрите-
матозной волчанкой, склеродермией и злокачественной меланомой, исследование
послеожоговых келоидных рубцов и васкуляризации субэпидермальных слоев кожи,
мониторинг лазерной абляции тканей, визуализацию тканей мозга и глазного дна,
твердых и мягких тканей ротовой полости, исследование слизистой оболочки внут-
ренних органов и многое другое. Из последних наиболее интересных достижений это
эластометрия кровеносных сгустков [2080], исследование раковой опухоли молочной
железы ОКТ с пробником в виде иглы [2081], мониторинг раннего развития эмбрио-
нов млекопитающих и их отдельных органов непосредственно в матке [2084, 2085],
ОКТ-микроангиография без использования каких-либо меток для исследования in vi-
vo микроциркуляции крови и сосудистой системы сетчатки, кожи и слизистых
[2088–2089], количественный мониторинг микропузырьков в крови [2087], изучение
скорости молекулярной диффузии в патологических тканях с целью более надежной
идентификации характера поражения и мониторинга доставки лекарственных препа-
ратов [1766, 1769–1776, 2086, 2091].



ЗАКЛЮЧЕНИЕ

В данной монографии рассмотрены лишь некоторые аспекты взаимодействия
света с биологическими тканями и основное внимание сосредоточено на описании
рассеяния когерентного и некогерентного излучения неупорядоченными и квазиупо-
рядоченными структурами. Рассмотренные методы и представленные результаты
позволяют сделать некоторые выводы и предложения, касающиеся направлений
дальнейших исследований и развития лазерных диагностических и терапевтических
медицинских систем.

Результаты многочисленных исследований рассеяния света показывают необхо-
димость более углубленного изучения оптических свойств биотканей с различной
структурной организацией. В настоящее время распространение света в биотканях
достаточно хорошо описано на качественном (а иногда и количественном) уровне,
что обеспечивает прочную основу для реализации различных диагностических, те-
рапевтических и хирургических методов. В то же время оценка оптимальных доз
облучения или выбор правильных диагностических критериев иногда вызывает боль-
шие трудности по причине отсутствия надежных данных для оптических параметров
биотканей.

Традиционная спектрофотометрия или угловые и поляризационные измерения
несомненно полезны для характеристики биотканей уже в том виде, в котором они
представлены в литературе, однако они нуждаются в усовершенствовании при ис-
следовании сложноорганизованных тканей, в том числе при построении соответству-
ющих физических моделей биотканей. Такие модели должны принимать в рассмот-
рение пространственное распределение рассеивающих и поглощающих частиц, их
полидисперсную природу, оптическую активность и двулучепреломляющие свойства
материалов, из которых состоят рассеивающие частицы и базовое вещество.

Необходимо развивать и совершенствовать методы решения обратных задач рас-
сеяния с учетом реальной геометрии объекта и лазерного пучка, которые были бы
одинаково применимы при произвольном соотношении коэффициентов поглощения
и рассеяния. Обратный метод Монте-Карло несомненно является полезным методом
решения обратных задач оптики биотканей, однако требуемые для практической
медицинской диагностики и дозиметрии быстрые расчеты оптических параметров
и дозы излучения в реальном масштабе времени могут быть реализованы на основе
адекватных приближенных решений уравнений переноса излучения.

Широкомасштабные исследования ведутся в направлении лучшего понимания
волн фотонной плотности и их использования в модуляционных методах измерения
оптических параметров тканей. Ожидается, что они дадут новые алгоритмы рекон-
струкции трехмерных изображений ткани и практические приложения диффузионной
оптической томографии.

Поляризационные свойства тканей, довольно подробно описанные в данной кни-
ге, имеют первостепенное значение для физиологической поляризационной оптики
и ранней диагностики рака кожи и других органов, покрытых эпителиальной тканью.
Метод матрицы рассеяния долгое время использовался в оптике и в настоящее время
применяется многими исследователями для изучения свойств биологических тканей
и клеточных суспензий. Для этой цели, как правило, применяется матрица интенсив-
ностей (матрица Мюллера), однако использование двухчастотных лазеров (например,
зеемановского лазера) или четырехканальной ОКТ позволяет измерить амплитудные
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матричные элементы (матрица Джонса), что дает возможность упростить решение
обратной задачи для многих биологических структур.

Проектирование лазерных оптоакустических, акустооптических и оптотермиче-
ских систем визуализации можно рассматривать как очень перспективное направле-
ние в биомедицинской оптике, позволяющее обеспечить высокий контраст и разреше-
ние изображения глубоколежащих и подповерхностных малых опухолей. Эти методы
представляются оптимальными для диагностики тканей на глубинах до нескольких
сантиметров, где временные диффузионные и ОКТ-методы неэффективны.

Оптические спекл-методы, в частности метод, основанный на частично-развитых
спеклах, возникающих при дифракции сфокусированных пучков, перспективны для
исследования структуры тканей и анализа колебаний и подвижности клеток (крово-
и лимфоток). Развитие этих методов требует детального исследования оптики спеклов,
их статистики и интерференции световых пучков в плотных рассеивающих средах.

Когерентные оптические методы открывают перспективу развития новых вы-
сокоэффективных и высокоразрешающих томографических методик, позволяющих
визуализировать структурные и функциональные состояния ткани на субклеточном
уровне. В настоящее время исследования поверхностных слоев ткани с использо-
ванием оптической когерентной томографии (ОКТ) могут дать важные результаты
и обещают новые возможности для медицинских приложений, особенно для офталь-
мологии, ранней диагностики рака кожи и шейки матки, анализа микроциркуляции
крови и эндоскопического исследования стенок кровеносных сосудов (визуализация
атеросклеротических бляшек) и слизистой оболочки внутренних органов.

Методы, основанные на динамическом рассеянии света, полезны для анализа как
слабо рассеивающих, так и плотных биологических сред. Многие из этих методов
уже нашли свою специфическую область медицинского приложения. Заметного про-
гресса в расширении медицинских приложений следует ожидать при использовании
метода диффузионно-волновой спектроскопии.

Гетеродинная и гомодинная интерферометрия, включая спекл-интерферометрию,
имеет широкий диапазон биомедицинских приложений. Лазерные доплеровские из-
мерения потоков и колебаний в биотканях и органах — наиболее развитые области
приложения этих методов. Хорошо известные достоинства конфокальной микро-
скопии очень полезны для исследования биотканей и клеток. Многие когерентные
методы и приборы медицинской диагностики успешно используют конфокальный
принцип оптического послойного секционирования исследуемого объекта. Двухфо-
тонная микроскопия и микроскопия, основанная на генерации второй гармоники,
обеспечивают новые дополнительные возможности в изучении биотканей и клеток.

Техника оптической иммерсии позволяет эффективно управлять оптическими
свойствами биотканей и крови. Такое управление приводит к существенному по-
давлению рассеяния и, следовательно, значительно повышает пропускание (оптиче-
ское просветление), вызывает появление большого числа слабо рассеянных фотонов
(снейк-фотонов) и баллистических фотонов, что позволяет успешно применять коге-
рентные и поляризационные методы визуализации. Это особенно важно для неин-
вазивной медицинской диагностики методом ОКТ, поскольку с помощью последнего
обычно исследуют довольно тонкие слои ткани, которые можно быстро и эффек-
тивно пропитать биологически совместимой иммерсионной жидкостью. Известно,
например, что ОКТ позволяет визуализировать такие ткани, как стенки кровеносных
сосудов, пищевод, желудок, шейка матки и толстая кишка, на глубину не более
1–2 мм. Оптическое просветление позволяет существенно (в несколько раз) увели-
чить глубину зондирования и тем самым обеспечить более эффективную диагностику
с помощью ОКТ. Очевидно, что технология обратимого оптического просветления
биологических тканей полезна не только для медицинской диагностики, но и для
лазерной и фототермической терапии и хирургии.
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— гидростатическое 440, 453
— манжеты 631
— осмотическое 440, 451–453, 459, 523
— пиковое ультразвуковое 211, 215, 216
Дальняя зона поля 102, 111, 116, 151, 196,

219, 391, 404, 408, 411, 450, 492, 647,
649, 650, 653
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Двойной балансный смеситель (ДБС) 568,
569

Двойная ИС (ДИС) 277, 278, 281, 282, 298,
312, 327, 336, 351, 353

Двулучепреломление 93–96, 119, 141, 154,
168, 432, 489, 492–494, 523, 595, 603,
605, 607, 609, 672

Двухлучевая интерферометрия 398, 418,
420, 661

Двухфотонная
— сканирующая микроскопия 497, 498
— флуоресценция (ДФФ) 248–256,

425–427, 498, 499
Деградация волнового фронта 682
Дезагрегация 156, 403
Дезоксирибонуклеиновая кислота (ДНК)

46, 47, 259, 485
Декорреляция спеклов 409, 645
Деполяризация 93, 114, 116, 117, 118, 121,

154, 168, 271, 491, 492, 520, 597, 599,
600, 611, 612, 615, 647, 672

Диабет 205, 219, 374, 382, 504, 516, 526,
527, 528, 531, 609, 618, 620, 662

Диабетическая ретинопатия 620
Диагностическое окно 47, 55
Диаграмма Яблонского 239, 250
Дигидроксифенилаланин (ДОФА, DOPA)

481
Диметилсульфоксид (ДМСО) 465
Диолеилфосфатидилэтаноламин (ДОФЭ)

481
Дипропиленгликоль 470
Дисперсия 644, 652
— материальная 760
— флуктуаций интенсивности 394, 408
Дисплазия 42, 121, 215, 312, 322, 358, 357,

559
Дифракционное приближение Фраунгофера

104, 396, 397
Дифракция
— диффузных волн фотонной плотности 581
— сфокусированных лазерных пучков 404,

622, 624, 642, 643, 647
Дифференциальная фазочувствительная

ОКТ (ДФЧ ОКТ) 673, 674
Диффузионная
— теория (ДТ) 51, 89, 276, 475
— ячейка Франца 467, 468
Диффузионно-волновая спектроскопия

(ДВС) 410–415, 626–633
Диффузионно-корреляционная спектроско-

пия (ДКС) 410
Диффузия

— воды 464, 468
— глюкозы 456
— затрудненная (заторможенная) 438, 451,

460, 464, 480, 482
— ОПА, 454, 655
— свободная 435, 436, 438, 464
Диффузионные волны фотонной плотности

69–84, 457, 685
Диффузное отражение 44, 54, 56, 77, 81–86,

88–91, 175, 176, 244, 268, 275, 327, 329,
330, 332, 333, 335, 337, 340, 356, 434,
439, 445, 447, 449, 453, 461, 487, 527,
556, 558, 588

Дихроизм 154, 168
— круговой 97
— линейный 96, 102
Длина
— деполяризации 116–118, 597, 599, 612
— когерентности 393, 412, 421, 667, 680,

681
— рассеяния 116
— температуропроводности (тепловая, диф-

фузии тепла) 173, 174, 191
Доброкачественная мастопатия 549
Доплеровский
— анемометр 399
— микроскоп 617, 656
Доплеровская
— ОКТ, 669–671
— спектроскопия 404, 408
— флоуметрия 618, 632

Желудок 307, 369, 488, 503, 546, 690
Жидкостный фантом 263

Закон
— Бугера–Ламберта–Бера (Ламберта–Бера)

47, 148, 149, 170, 186, 278, 342, 435
— Глэдстоуна и Дейла 125, 386
— Фика 437
Золотые углеродные нанотрубки (ЗНТ) 226,

228, 229
Зрительный нерв 319, 320
Зубы 187–193, 240, 241, 256, 258, 307, 360,

372, 386, 397, 398, 424, 426, 546, 610,
611, 657, 659, 683

— дентин 94, 189, 190, 307, 308, 372, 386,
659

— эмаль 94, 190, 307, 308, 372

Изобестическая точка 185
Иммерсионный агент 466, 467, 492, 497, 520
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Индекс эритемы 600
Индоцианиновый зеленый 186, 244, 263
Интегрирующая сфера (ИС) 336, 337,

345–347, 351–353, 380, 385, 443–446,
449, 488, 513, 537, 603, 604

Интерференция 67–69, 77, 129, 131, 142,
153, 391, 395, 399, 400, 403, 420, 421,
422, 424, 477, 536, 556, 665, 690

— спекл-полей 394, 397, 642
Интерферометр
— Линника–Толанского 656
— Майкельсона 420, 476, 628, 642, 665, 667,

669, 675
— Маха–Цендера 679
— Фабри–Перо 210, 217, 235
Интралипид 179, 181, 216, 218, 263,

266–269, 628, 686, 687
Интраэпителиальная цервикальная неопла-

зия (ИЦН) 376
Инфаркт миокарда 516, 662
Инфракрасная (ИК) спектроскопия нару-

шенного полного внутреннего отражения
с фурье-преобразованием (ИКС НПВО
ФП) 259, 470

Инфрацианин 563
Ионофорез 484, 486

Каротиноиды 246, 538, 554
Карцинома 243, 289–291, 304, 305, 358, 550,

563, 564, 580, 596
— in situ (CIS) 289, 322
Катаракта 124, 140, 141, 150, 156, 158,

164–166, 258, 402, 422, 544, 555,
617–622, 662

Квазикристаллическое приближение 130
Квазиупругое рассеяние света (КРС) 391,

402, 404, 410, 412, 481, 620
Кератиноциты 433, 465, 657, 658
Кинуренин 156, 157
Кишечник 369, 378, 556–558, 626
Клапан
— лимфатического сосуда 204, 623
— сердца 607, 642
Клеевые отрывы кожи 329, 661
Клетки
— деформируемость 131, 235
— жировые 41, 224, 312, 347, 464
— карциномы 657
Коагуляция 59, 221, 222, 226, 276, 281–285,

345, 352, 430, 433, 434, 461, 504, 536,
541–544, 641

Когерентное антистоксово комбинационное
рассеяние (КАСКР) 427

Кожа,
— автофлуоресценция 246, 247, 497, 538,

539
— барьерная функция 464, 472, 482–485
— гидратация 258, 464, 481, 482
— реплика 650
— псориатическая 329, 398, 479, 650–652,

666
Колебательное состояние молекулы 238,

239, 256–261, 502
Коллаген 500, 537, 540–543, 605–608, 655,

672
Коллоидная изоэлектрическая точка 441
Коллимированное пропускание 156, 157,

162, 266, 274, 275, 327–329, 333,
335, 348, 351, 353, 435, 439, 444–450,
454–467, 491, 492, 548, 549

Комбинационное рассеяние 199, 237, 356,
257, 259–261, 271, 425, 501, 618

Комплементарный металло-оксидный полу-
проводник (КМОП) 410, 633, 634, 636,
637, 669, 674, 675

Компьютерная томография (КТ) 180, 684
Контраст 186, 202, 215, 216, 393–396, 400,

407, 408, 416, 477, 479, 490, 491, 494,
496, 498, 499, 665, 673, 680, 690

— дифференциальный 186, 588
— интерференционных полос 661, 664
— оптический 80, 86, 216, 233
— полос средней интенсивности 400, 401
— поляризационный 597, 598, 601
— по поглощению 89, 90, 91, 205, 230
— по рассеянию 89, 91, 588
— спекл-поля 396, 397, 406–410, 636–639
— средний 299
— ультразвуковой 216
— ФА- 227, 228, 229, 234, 235
— фазовый 194–196, 199, 205, 433, 524–526,

532
Конфокальный микроскоп 415–419, 424,

425, 429, 481, 486, 494, 495, 497,
501, 545, 546, 603, 608, 610, 617, 641,
656–660, 676–678, 682, 690

Конъюнктива 333, 454, 459–460
Копропорфирин 240
Кора головного мозга 118, 214, 555, 641
Корнеоциты 482
Коронарная артерия 96, 507, 520,
Корреляционное уравнение диффузии 413
Кости черепа 294, 295, 506, 546, 639
Коферменты 240, 254, 614
Коэффициент диффузии 627, 630
— агента 436, 437, 457

26 В.В. Тучин
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Коэффициент диффузии воды 457, 464, 468
— глюкозы 474
— тепла 197
— фотонов 52, 53, 411, 413
Коэффициент ослабления (затухания) 342,

435
— полный 48, 348, 353,
— эффективный 50, 356
Коэффициент
— отражения 80, 440, 473, 474, 507
— поглощения 48, 72, 87, 131, 175, 184,

185, 192, 263–265, 269, 327, 333, 340,
351–353, 434, 435, 439, 457, 537, 542,
551, 585, 599

— проницаемости 437
— рассеяния 48, 131, 133, 134, 263, 265,

272, 327, 341, 345, 346, 351, 352, 353,
359, 379, 385, 430, 431, 432, 434, 466,
476, 479, 509, 516, 520, 532, 540

— — транспортный 51, 265, 431, 541, 543,
558, 559, 612, 615

— экстинкции 48, 49, 106, 130, 170, 237,
579

Коэффициенты
— Коши 377, 378
— Ми 130, 152
Кристаллины 140, 141, 159, 160, 161, 164,

166, 433, 619, 620
Кровь 41, 45, 47, 118, 128, 131, 172, 187,

215, 269, 271, 273, 278, 298, 328, 348,
352, 354, 357, 373, 377, 378, 388, 429,
431, 432, 459, 464, 484, 506–515, 518,
519, 528, 537, 538, 549, 588, 664,

— гемолиз 149, 187, 348, 503, 510, 517, 520,
522

— оптическое просветление 506, 546
— перфузия биоткани 213, 214, 355, 414,

459, 460, 549, 560, 635–637, 641
— плазма 187, 241, 348, 349, 353, 374, 328,

378, 384, 389, 431, 506, 519, 520, 522,
528

— — осмолярность 507, 519
— седиментация 514, 662
Кросс-поляризационное изображение 594,

673
Кросс-поляризационная ОКТ, 672, 673
Кубелки–Мунка
— модель (КММ) 55, 274, 275, 328
— теория 333

Лавинный фотодиод (ЛФД) 413, 579,
580–581, 618

Лазерная

— абляция 485, 486, 543
— допплеровская
— — визуализация (ЛДВ) 633, 634, 636
— — микроскопия (ЛДМ) 656
— индуцированная интерстициальная тер-

мическая терапия (ЛИТТ), 355
— циклофотокоагуляция 226
Лазерно-индуцированные волны напряже-

ния 484, 485
Лазерный интерференционный ретинометр

402, 661–663
Лейкоциты 41, 128, 194, 200–202, 205, 206,

347, 353
Лизосомы 41, 48, 124, 361, 430, 556
Лимфа 194, 201, 229, 622, 623
— микрососуды 200–206, 227–229, 235, 545,

623–625, 641
— потоки 201, 203, 206, 207, 617, 622–624,

626, 633, 670, 690
Лимфатическая система 226, 228, 234, 506
Лимфоузлы 226–228, 235
— сторожевые 226, 228, 229, 236
Лимфоциты 201–207, 626
Линии натяжения кожи Лангера 540
Липосомы 470, 481

Магнитно-резонансная томография (МРТ)
554, 563, 564, 684, 685

Магнитные наночастицы (МНЧ) 227, 228
Маммограмма 182, 582, 584
Маннитол 432, 462, 464, 482
Матрица
— Джонса 99, 672
— Мюллера 96, 100–102, 104–106, 109, 110,

116, 119–122, 124, 163, 167, 168, 603,
604, 672

— рассеяния света (МРС) 102, 103, 105,
111–117, 150, 151, 163–167

Межклеточная жидкость 124
Межмолекулярное расстояние (ММР) 136,

441
Межфибриллярное
— вещество 435, 438, 444
— расстояние (МФР) 441, 453
Межчастичные корреляционные эффекты

518
Меланин 137, 189, 195, 226, 228, 230, 246,

247, 328, 361, 386, 538, 539, 596, 599
— пигментация 538, 595
— спектры поглощения 46
Меланома 195, 200, 227–229, 236, 252, 280,

479, 616, 681
Менингиома 283, 345
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Метиленовый синий 226, 235, 244, 263, 486
Метод
— двойной интегрирующей сферы (ДИС)

275, 327, 328, 336, 351, 353
— дискретных ординат 55
— добавления-удвоения 108, 274, 275, 276,

331, 333, 352, 385, 445, 537
— интегрирующей сферы (ИС) 271, 274,

275, 276, 312, 327, 328, 346, 385, 513,
537

— наименьших квадратов 89, 356, 477, 588
— счета фотонов 65, 682
— Т-матриц 105
Механическое напряжение 175, 176, 269,

402, 453, 484, 485, 540, 610
Ми
— рассеяние 50, 116, 117, 345,
— теория 41, 104, 106, 133, 134, 151, 152,

167, 264–268, 270, 271, 278, 343, 348,
382, 385, 431, 439, 492, 518, 556–558,
602

— фазовая функция 324, 334, 335, 344, 349,
350

Микродермабразия 486
Микроскоп Линника 675
Микроскопия
— голографическая 656
— двухфотонная сканирующая 497
— конфокальная 233, 255, 364, 391, 414,

416, 419, 425, 429, 494, 497, 545, 546,
603, 617, 656, 657, 660, 676

— — лазерная сканирующая 242, 414, 486,
657

— мультиспектральная поляризационная
603

— оптическая когерентная 312, 676
— — поляризационная 603
— отражательная конфокальная 414, 494,

545,
— поляризационная 603, 606, 609,
— поляризационно-интерференционная 609
— флуоресцентная сканирующая 248
— фотоакустическая (ФАМ) 182, 234
— фототермическая 205
Микрополяриметр мультиспектральных

изображений 603
Микроспектрофлуориметрия 242
Микрофибриллы 43, 138
Микроциркуляция 405, 504, 546, 626, 627,

630, 632, 633, 636, 641
Минимальная эритемная доза (МЭД) 247
Минимизация Левенберга–Маркардта 558
Миоглобин 240

Миокард 43, 44, 68, 94, 96, 121, 221–223,
244, 295, 363, 516, 662

Многопотоковые модели 275, 328
Многофотонная флуоресценция 237, 248,

250, 427, 497
Модуль упругости 642
Мозжечок 282, 283, 345
Молочная железа 40, 46, 47, 68, 73,

75, 180–182, 214, 227, 229, 230, 232,
235, 243, 289, 321, 344–347, 358, 362,
363, 386, 387, 427, 430, 548–550, 554,
560–563, 565, 577, 578, 580, 582, 584,
614, 615, 657

Молярный коэффициент экстинкции 237
Монте-Карло (МК)
— метод 55, 56, 77, 83, 108, 122, 143, 220,

241, 328, 333, 338, 418, 443, 444–447,
461, 494, 495, 541, 590

— — обратный 274, 276, 333, 385, 445
— Моделирование 40, 56, 59, 75, 78, 81–83,

108, 113, 115, 117, 443, 456, 460, 539,
540, 597, 598

Мочевина 465, 470, 483, 533
Мукополисахариды 137, 481, 537
Мультиплексирование с разделением по

длинам волн 567
Мультиплексное когерентное антистоксово

комбинационное рассеяние (М-КАСКР),
427, 428

Мышцы 43, 44, 75, 92, 94, 96, 128, 140, 187,
358, 363, 533, 551, 630, 632

— бедренного бицепса 187, 583
— скелетные 121, 533, 551
— цилиарные 460, 461

Набухание биоткани 438, 441, 450, 452, 456,
457, 462, 545

Наночастицы 202–205, 223, 226–228, 233,
235, 236, 242, 245, 255, 256, 273, 403,
427, 481, 485

Наносферы 236, 481
Нарушенное полное внутреннее отражение

259, 470, 501, 502
Негауссова статистика 397, 401, 404, 408
Неидентичные (некоррелированные) спекл-

поля 400
Нейрофибромы 595
Нейрофиламенты 44
Нелинейная восприимчивость 256, 425, 426,

500, 608
Нелинейный метод регрессии 585, 607
Неньютоновский поток 408

26*
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Непигментированный внутрикожный невус
595

Никотинамидадениндинуклеотид (НАД)
240, 242–244, 253, 254, 614

Обратимая потеря мутности 493
Обратное рассеяние 80, 84, 113, 117, 175,

252, 273, 322, 341, 342, 460, 472, 507,
513, 545, 549, 552, 557, 592, 671, 679

— геометрия 120
— поляризационное изображение 120, 122
— свойства 672
Объективные спеклы 391
Объемная доля 95, 111, 112, 125–129, 132,

133, 137, 143, 145–147, 150, 151, 157,
264, 271, 272, 383–385, 387, 389, 390,
438, 492, 507, 509, 510, 517–519,

Однократное рассеяние 48, 51, 63, 93, 101,
105, 106, 108–117, 123, 124, 135, 141,
143–145, 150, 156–158, 161, 274, 331,
332, 334, 341, 342, 348, 349, 389, 394,
402, 412, 414, 435, 443, 444, 452, 477,
513, 556, 557, 602, 633, 650

Однофотонная флуоресценция (ОФФ)
252–255, 497, 499

Ожоги 215, 217, 313, 314, 317, 595, 601,
602, 632, 675

Окисленный цитохром 194, 433
Окклюзионная спектроскопия 528
Олеиновая кислота 465, 468, 469, 483, 484
Оптико-акустическая (ОА)
— визуализация 180, 181, 182, 217, 219,

222, 230, 232
— томография (ОАТ) 169, 177, 180, 181,

185, 223, 230
Оптико-акустический
— метод 169, 170–173, 175, 177, 217–220,

222, 226
— преобразователь 232
— — конфокальный 232
— спектрометр 176
Оптическая
— активность 41, 96, 97, 119, 141, 163
— биопсия 237, 554, 583
— длина 119, 209, 273, 387, 657, 677
— иммерсия 372, 386, 429, 435, 439, 459,

480, 487, 491, 496, 500, 522, 545, 609
— калориметрия 170, 172,
— когерентная
— — микроскопия (ОКМ) 312, 676
— — — полного поля 676
— — рефлектометрия 418

— — томография (ОКТ) 99, 236, 272, 274,
309, 322, 325, 341, 363, 367, 382, 387,
418, 424, 429, 507, 513, 528, 531, 546,
665

— — — волоконно-оптическая 422, 423
— — — волоконно-оптическая доплеровская

671
— — — двухволновая волоконная 666
— — — дифференциальная 673
— — — кросс-поляризационная 672
— — — полного поля 673
— — — спекл- 679, 682
— — — спектральная 668
— — — фазочувствительная 673
— — — эндоскопическая 678
— плотность (ОП) 104, 131, 158, 537, 543,

551
— толщина 113, 344, 387
— томография поглощения и рассеяния

с временным разрешением (TOAST) 566
Оптическое
— мультиплексирование 568
— поглощение 76, 178, 204, 230, 234, 563
— просветление 402, 428, 434, 442, 462, 489,

499, 504, 507
— секционирование 251, 255, 414–416
— стробирование 608, 609
— — временное 242, 243, 419
— — пространственное 412
Оптические
— параметры 59, 65, 77, 90, 91, 176, 177,

263, 264, 266, 267, 269, 274, 275, 333,
344, 349, 351, 353, 359, 517, 537, 589,
615, 630

— томографы 567, 665, 666
Оптическая когерентная
— микроскопия полного поля 676
— томография полного поля 673
Оптогеометрический метод 170, 172
Оптотермическая радиометрия (OTP) 170,

186
Оптотермический (OT) метод 169, 171, 195,

217
Оральный тест на толерантность к глюкозе

(ОТТГ) 530, 532
Ориентация коллагеновых волокон 96, 425,

500, 540, 605
Осмотический стресс 546
Острота зрения 402, 617, 661, 662
Отбеливание биоткани 429, 544, 545
Отек 434, 435, 442, 472, 473
Относительный контраст 400, 401, 498
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Отражательная
— спектроскопия 245, 599
— конфокальная микроскопия (ОКМ) 494,

545
Отрицательный одноосный кристалл 95

Папиллярная дерма 246, 273, 322, 592, 594,
595, 598

Паракератозный очаг 329
Параксиальная теория 251, 416
Параметр
— Грюнайзена 175, 176, 220
— релаксации 403
Параметрический генератор света (ПГС)

199, 204, 205, 226
Парная функция распределения 142
ПЗС-камера 89, 120, 121, 170, 198–201, 205,

211, 212, 227, 242, 252, 406, 407, 410,
563, 586, 589, 593, 597, 601, 602, 604,
607, 610, 632, 633, 636, 638, 653, 668,
669, 675, 679, 680,

— объединенная с волокном 328, 337, 340,
554, 563

— охлаждаемая 252, 549, 554, 593, 604
— цветная 227, 597
Пейсмейкер 623
Перегретая вода 192
Передняя камера глаза человека 135–137,

157, 158, 165, 402, 422, 461, 536, 661
Пигментация 229, 245, 449, 538, 539, 561,

595,
— индекс 245, 600
Пигментная глаукома 620
Пигментированный невус 245, 595, 596
Пищевод Баррета 559
Плоскоклеточный рак 312
Плотность
— упаковки 40, 75, 96, 106, 114, 128–130,

137, 139, 142–144, 148, 149, 151, 154,
167, 182, 207, 244, 245, 264, 359, 385,
426, 431, 442, 483, 504, 546, 559, 602

— потока излучения 49, 54, 55, 58, 59, 160,
161, 175, 176, 229, 244, 356, 460, 469,
485, 486, 541, 543, 593, 618, 635

Плотно упакованная дисперсная система 43,
94, 97, 124, 128, 129, 131, 132, 138, 142,
149, 150, 431, 439, 518, 556

Поглощение
— абсолютное 44, 566, 568, 578, 585
— динамическое 413,
— коэффициент 44, 48, 61, 63, 68, 72, 73,

75, 76, 86, 87, 89, 90, 91, 131, 172, 175,
177, 178, 181, 184, 185, 186, 192, 208,

221, 222, 237, 263, 264, 265, 266, 267,
268, 269, 272, 327, 328, 329, 330, 332,
333, 336, 337, 339, 340, 342, 345, 346,
351, 352, 353, 356, 422, 431, 434, 439,
445, 457, 476, 477, 507, 517, 518, 520,
537, 541–544, 551, 558, 563, 566, 568,
578, 585, 587, 588, 599, 612, 627, 665,
686, 689

— полоса 46, 47, 129, 148, 149, 153, 154,
159, 161, 170, 185, 186, 194, 202, 218,
223, 228, 238, 240, 241, 256, 381, 382,
426, 434, 442, 454, 459, 465, 470, 473,
474, 485, 487, 500, 519, 520, 533, 535,
537, 552, 553, 599, 600, 601

— сечение 148, 151, 249, 251, 255, 256, 264,
348, 431, 496, 518, 548, 686,

— спектр 44–47, 92, 149, 151, 154, 184, 192,
202, 216, 238, 256, 329, 330, 345, 379,
380, 381, 463, 487, 526, 552

Подкожная жировая клетчатка 41, 45–47,
68, 214, 224–226, 289–291, 293, 303, 311,
324, 341, 347, 363, 377, 378, 425, 464,
466, 467, 468, 474, 503, 533

Показатель преломления 40, 54, 55, 58, 80,
81, 95, 96, 98, 103, 104, 124, 129, 135,
141, 153, 163, 170, 194, 195, 270, 271,
331, 332, 335, 336, 339, 388, 421, 430,
431, 438, 439, 467, 468, 469, 475–477,
479, 480, 496, 499, 502, 510, 514, 516,
525, 527, 530, 534, 544, 546, 556, 581,
609, 618, 634, 654, 678

— биоткани 41, 48, 93, 94, 124–126, 128,
133, 137, 138, 149, 156, 167, 205, 209,
210, 217, 218, 265, 286, 327, 340, 345,
348–350, 359–362, 376–379, 381–390,
402, 422, 428, 430–435, 438, 442–447,
451, 453, 456, 459, 465, 466, 474,
480, 489, 492, 493, 502, 506–509, 513,
516–520, 522–524, 526, 528, 530, 532,
533, 537, 544, 545, 557, 561, 564, 588,
603, 610, 655, 660, 669,

— воды 268, 270, 360, 378, 379, 380, 382,
509, 510

— измерение 125, 137, 138, 183, 192, 196,
198, 199, 208, 209, 271, 274, 350, 359,
360, 361, 362, 366, 368, 369, 376, 377,
378, 382, 386, 387, 449, 451, 492, 523,
524, 609, 673

— комплексный 148, 152, 156, 264, 379, 380,
431, 502, 507, 517

— относительный 103, 111, 112, 135,
145–147, 149, 151, 264, 265, 270, 339,
340, 347, 390, 431, 432, 434, 438
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Показатель флуктуации 127, 140, 361, 376,
389, 390, 647, 649

— эффективный 94, 96, 130, 131
Поливинилиденфторид (ПВДФ) 224, 231,

232
Полидисперсность 44, 126, 141, 143, 161,

442, 507, 517, 519, 520, 689
Полимеры
— на основе глицерина 263, 432
— полиэтилена на гликолевой основе

(ППЭГ) 432, 433
— полипропилена на гликолевой основе

(ППГО) 432, 433
Полиорганосилоксан (ПОС) 270, 271
Полипропиленгликоль (ППГ) 480
Полиэтиленгликоль (ПЭГ) 227, 430, 432,

433, 449–451, 453, 462, 468, 480
Полная концентрация гемоглобина (ПКГ)

45, 219, 245, 279, 379, 383, 384, 507, 509,
517–522, 549, 558, 566, 568, 576, 585

Поляризационная спектроскопия отражения
(ПСО) 599, 600, 602, 603

Поляризационно-чувствительная ОКТ (ПЧ
ОКТ) 96, 119, 506, 672

Положительная одноосная двулучепрелом-
ляющая среда 94, 95

Полоса Соре 194, 255, 459, 519, 520, 552
Полупроницаемая мембрана 44, 104, 141,

149, 240, 254, 360, 425, 430, 436–438,
440, 457, 464, 467, 482–485, 508, 524,
526, 645

Поляризационная
— анизотропия 41, 48, 50, 51, 52, 56, 62, 79,

92, 93, 103, 116, 118, 128, 131, 140, 141,
153, 154, 239, 240, 242, 266, 331, 340,
343, 354, 432, 433, 477, 491, 492, 494,
539, 540, 590, 607, 609, 612, 615

— визуализация 119–121, 490, 591–602
— генерация второй гармоники (ГВГ) 252,

254, 391, 425, 426, 499, 500, 501, 608,
690,

— диафанография 591
— конфокальная микроскопия 233, 242, 255,

364, 391, 414–416, 419, 425, 429, 486,
494, 497, 454, 546, 603, 617, 656, 657,
660, 676, 677, 690

— микроскопия 603, 605–607, 609
— — нелинейная 256, 425, 427, 428
— — оптическая когерентная 96, 99, 119,

271, 272, 274, 309, 312, 341, 391, 418,
476, 557, 617, 665, 666, 676, 677, 679,
680, 687

— спектроскопия 108, 599, 600, 603

— — эпителиального слоя 602
— флуоресценция 611, 612, 614–616
Поляризационный микроскоп 490–492, 603,

607, 609
Поляризационно-интерференционный мик-

роскоп 374, 382, 603, 609
Постоянная
— Больцмана 240, 257, 403
— проницаемости 437
Потенциал оптического просветления

(ПОП) 466–468
Поток
— вещества 440, 451, 452
— иммерсионного агента 104, 408, 440, 451,

453, 464, 468, 469, 486, 655
— капиллярной крови 410, 528, 624, 637,

638, 671, 672, 681
— крови 41, 62, 201, 206, 348, 350, 514, 516,

528, 622, 623, 628–630, 633, 637, 638,
671, 672, 681, 684

— лимфы 201, 203, 205–207, 622, 623, 626,
670

— случайный 405, 413
Преобразование
— Гильберта 380, 381
— Лапласа 597
Приближение
— Рэлея–Ганса (ПРГ) 104, 343, 349, 389,

528, 529, 556
— Кирхгофа 645
— Перкуса–Йевика 143
— твердых сфер 41, 130, 131, 142–144, 149
Прибор с зарядовой связью (ПЗС) 89, 120,

121, 170, 198–201, 205, 211, 212, 227,
242, 252, 325, 328, 337, 340, 405–407,
410, 527, 549, 554, 555, 563, 586, 589,
593, 597, 598, 601, 602, 604, 607, 610,
632, 633, 636, 638, 653, 668, 669, 674,
675, 679, 680

Проницаемые мембраны 437, 438, 440
Пропиленгликоль (ПГ) 432, 433, 454, 465,

468–470, 479–481, 483, 484, 486, 488,
498, 499, 503, 507, 508, 510, 609

Пространственная кросс-корреляция 633
Пространственные флуктуации 127, 140,

376, 397, 451, 649, 650, 683
— интенсивности 209, 210, 392, 394, 397,

398, 402–408, 410, 411, 413, 618,
621–624, 626, 627, 629, 632, 633, 635,
644, 645, 647–656,

— — фазы 393, 400, 476, 647
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Пространственно-
— временной оптический модулятор 400,

585, 586
— модулированный лазерный пучок

(ПМЛП) 40, 76, 77, 79, 81, 399–401, 560,
586, 661, 663

Протеогликаны 135, 441, 442
Протопорфирин 240, 244, 270, 284, 589, 590
Проточная цитометрия 104, 194, 199, 204,

226, 234, 235, 399
Профилометрия 85, 189, 656
Псориатическая бляшка 329, 650, 651, 652
Пульсограмма 642, 645, 646
Пьезоэлектрический
— датчик 170, 181, 229,
— преобразователь 231, 232, 666, 667

Радиальная функция распределения 130,
138, 139, 142–443

Разность фаз 94, 143, 411, 533, 571, 585,
673

— детерминированная 399
— случайная 143, 391, 393, 399
Распределение
— скорости кровотока 62, 220, 405, 407,

504, 517, 521, 636–639, 682
— фазового пространства Вигнера 685, 686
— частиц по размерам 44, 50, 103, 112, 117,

124, 126–129, 132, 133, 135, 264, 270,
271, 385, 517, 519, 522, 543, 556, 557,
559, 603, 620, 621, 622

Рассеяние
— анизотропное 48, 51, 117, 266, 477
— изотропное 50, 52, 111, 117, 157, 159,

257, 266, 339, 343, 345, 556
— индикатриса 112, 146, 147, 274, 343, 443,

512
— коэффициент 48, 56, 76, 89, 124, 133,

134, 163, 175, 192, 222, 265, 268,
274, 328, 329, 332, 333, 341, 345, 346,
348, 351–353, 379, 387, 422, 432, 434,
435, 460, 461, 466, 470, 475, 476, 479,
518–522, 537, 539, 540, 541, 549, 561

— — приведенный 51, 53, 86, 87, 90, 91, 132,
134, 177, 223, 264, 266, 269, 322, 327,
336, 337, 339, 340, 345, 346, 352, 356,
359, 385, 431, 435, 439, 445, 457, 465,
509, 513, 516, 517, 520, 527, 528, 537,
540–544, 548, 558, 566, 578, 584, 585,
587, 588, 599, 612, 615

— — транспортный 51, 72, 73, 75, 131, 132,
237, 263–266, 269, 272, 327, 336, 341,

342, 345, 359, 418, 430, 431, 438, 477,
507, 509, 516, 520, 530, 531, 532, 612

— Ми 50, 116, 117, 345
— многократное 40, 48, 49, 52, 76, 105, 107,

108, 111–116, 119, 121, 123, 129, 130,
131, 157, 161, 207, 209, 210, 221, 233,
274, 341, 394, 395, 408, 413, 414, 417,
425, 435, 442, 443, 452, 477, 491, 492,
496, 499, 513, 517, 535, 548, 592, 595,
597, 602, 611, 612, 630, 633, 647, 649,
655, 686, 687

— поперечное сечение 48, 109, 128, 132,
134, 135, 148, 151, 264, 348, 359, 360,
431, 517, 539, 686

— спектр 151, 156–158, 216, 330, 352, 558
Раствор Рингера 626
Раффиноза 482
Регидратация 465, 493, 494, 500, 524
Региональный мозговой кровоток 585, 641
Рентгеновская
— дифракция 371, 441
— компьютерная томография (КТ) 180, 684
— маммография 232, 560, 582
Рефлектометрия
— диффузная 539
— наклонного падения 340
Рефрактометр Аббе 366, 375
Решетка островковых повреждений 469
Рибонуклеиновая кислота (РНК) 259
Рибосомы 126
Рэлея
— предел 95, 112, 154, 389
— рассеяние 50, 111, 117, 157–159, 257,

339, 556
— теория 103, 104

Самосмешение
— эффект 642
— интерферометр 642
Свет
— глубина проникновения 44, 51, 60, 79,

175, 179, 189, 217, 233–235, 255, 259,
274, 326, 357, 428, 481, 489, 498, 500,
535, 549, 588, 670, 690

— деполяризованный 102, 114, 591, 611
— дозиметрия 262, 355, 356, 689
Связки 685
Сдвиговое течение 413, 279, 350
Сердечная мышца 44, 94, 96
Сетевой анализатор 567, 578, 579
Серое вещество (СВ) мозга 118, 187,

280–283, 286, 345, 346, 355, 362
Синерезис 140
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Синфазный/квадратурный (IQ) демодулятор
568–573, 581

Скалярная стационарная теория переноса
излучения (ТПИ) 49, 108

Скорость
— акустических волн 171, 172
— потока 63, 200, 202, 203, 205, 249,

348, 350, 624–626, 629, 630, 636–638,
669–672, 682,

— сдвигового течения 413
Слой ретинального нервного волокна

(СРНВ) 603
СЛ-томография (СЛТ) 215, 216
Случайная
— разность фаз 393, 399
— фаза 212, 391
Случайный
— процесс 397
— рельеф 93, 261
— фазовый экран (СФЭ) 41, 392, 393, 395,

396, 649
— — глубокий 396, 404
— — движущийся 404
— — слабо рассеивающий 93, 396
Сонолюминесценция (СЛ) 169, 215, 216
Соотношение Крамерса–Кронига 380, 381
Спекл-
— интерферометр 394, 399, 642–645, 660
— интерферометрия 617, 660, 690
— картина 209, 391, 405, 406, 407, 638, 640
— карты контраста 638
— контраст 397, 400, 406, 408, 409, 636, 638
— коррелометр 649, 650, 653
— микроскоп 492, 622
— модуляция 209, 399, 400, 492, 536, 642,

680, 681
— ОКТ, 679, 681, 682
— поле 391, 393–397, 400, 623, 637,

643–645, 649, 654–656
— размер 391, 397, 399, 400, 409, 622, 623,

633, 638, 643, 644
— структуры 120, 211, 391, 393, 394, 396,

397, 404, 406, 409, 410, 637, 642, 653,
680

— топография 647
— флуктуации 407, 408, 410, 411, 626, 648,

682
— фотография одной экспозиции 406
Спеклы
— изменяющиеся во времени 403, 408, 410
— интегрированные во времени 406
— обратного рассеяния 395, 679
— развитые 393, 394, 395, 647, 650, 690

— субъективные 391, 680
Спектралон 82, 337
Спектроскопия
— квазиупругого рассеяния 391, 402, 404,

410, 412
— колебательная 237, 256, 500
— комбинационного рассеяния 67, 237, 256,

258, 260, 414, 500, 502, 506, 554
— окклюзионная 528
— отражения непрерывного излучения 245,

470, 599
— полного внутреннего отражения 259, 470
— рассеяния света (СРС) 548, 552, 554, 555,

557, 559
— с временным разрешением (СВР) 528,

560, 565
— флуктуаций интенсивности 402
— флуоресцентная 237, 241, 242, 243, 245
Спектрофотометрия 165, 245, 429, 506, 545,

689
Среднее значение
— длины пути 52, 548, 657
— длины свободного пробега фотона 48, 51,

52, 116, 121, 174, 209, 210, 354, 355, 412,
418, 443, 477, 520, 548, 597, 612, 627

— квадрата смещения 412
— скорости потока 205, 214, 624–626, 638
Стаз сосудов 503, 504
Старческий кератоз 329
Статистические
— моменты 394, 597, 647
— свойства 393, 394, 400, 401, 645, 649, 651
Степень
— временной когерентности света 398
— линейной поляризации 102, 116, 117, 119,

120, 123, 490, 591, 593, 597
— круговой поляризации 102, 116, 117
— поляризации 93, 100, 102, 128, 168, 239,

490, 491, 595, 597–601, 612
— проницаемости 440
— сжатия 560, 561, 584
Стокса
— вектор 99–102, 105–111, 116, 163, 604
— матрица вращения 106
— параметры 99–102
Стрик-камера 66, 560
Строма 44, 126, 128, 135–137, 155, 254, 322,

363, 371, 372, 386, 427, 430, 431, 442,
602, 605

Структурный фактор 144–146, 148, 150
Структурная функция 397, 398
Сульфат бария 328
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Суперлюминесцентный диод (СЛД)
420–423, 476, 665, 667, 672, 677–680

Сухожилие 685
Сфероциты 167, 516
Сывороточный альбумин быка (САБ) 523,

525, 533

Таламус 282, 345
Твердая мозговая оболочка (ТМО) 41, 43,

94, 128, 429, 430, 433, 440, 462, 463, 504,
505, 639

Теория
— Рэлея–Дебая 104
— переноса излучения (ТПИ) 49, 63, 93,

131, 278, 327, 329, 336, 492
Тепловая
— визуализация 213, 215
— градиентная спектроскопия (ТГС) 218,

219
— линза 201, 204, 227, 544
Терагерцовый (ТГ) 502
Термоакустический (TA) 233, 235
Тирозин 46, 240, 246
Токсин стафилококка 624
Тразограф 430, 432, 433, 448, 449, 450, 451,

452, 453, 457, 458, 459, 490, 491, 497,
507, 508, 510, 520, 609, 654, 656

Транспортное альбедо 51
Транспортная средняя длина свободного

пробега фотона 51, 54, 80, 118, 121, 210,
354, 355, 412, 520, 597, 612, 627

Трансэпидермальная потеря воды (ТЭПВ)
464

Триптофан 46, 47, 156, 157, 159, 240, 246
Тромбоциты 41, 128, 197, 347, 507
Тубулин 44,

Уксусная кислота 352, 433, 544, 545,
— отбеливающий эффект 433, 545
Ультразвуковое исследование (УЗИ) 182,

227, 235
Ультрафиолетовый (УФ) 44, 46, 47, 48, 140,

153, 154, 159, 160, 161, 218, 234, 240,
241, 246, 247, 248, 251, 252, 258, 329,
382, 429, 430, 434, 483, 486, 487, 537,
538, 539, 600,

— А-диапазона (УФА) 47, 48, 140, 246, 429
Уравнение
— биотепловое 213, 214,
— Орнстейна–Цернике 143
— переноса излучения 49, 52, 55, 57, 63, 80,

81, 105, 107, 108, 241, 332, 356,
Уроканиновая кислота 46, 47

Уропорфирин 240
Устройство измерения фазовой задержки

(УИФЗ) 568

Фазные сокращения 625
Фазовая
— задержка 69, 70, 94, 96, 167, 168,

173–174, 457, 568, 570, 604, 605, 607,
610

— пластинка 163, 164, 489, 604, 610
— функция рассеяния 49, 50, 52, 56, 62,

102, 103, 107–108, 117, 132, 163, 263,
274, 333–353, 431, 517

— — Хеньи–Гринштейна (ФФХГ) 62, 123,
278, 334, 339, 343, 351, 353

— — ядра Гегенбауэра (ФФЯГ) 334, 343,
349, 353

Фазовые
— вариации 399
— измерения 541, 566, 568, 573
— — флуктуации 393, 396, 401
— экраны 41, 392, 403, 649
— — движущиеся 403
Фазовый микроскоп 522, 524, 656, 657
Фактор анизотропии рассеяния 52, 56, 61,

62, 81, 118, 151, 263–269, 272, 274,
286, 327–329, 333–359, 385, 430–439,
509–522, 597, 612, 615

ФА-микроскопия (ФАМ) 175, 234
Фантом
— биоткани 54, 72, 121, 123, 179, 181,

217–219, 245, 262–266, 268, 271, 418,
425

— спеклограмма 400
— твердый 269, 628
Фарадеевский вращатель 672, 673
ФА-томография (ФАТ) 177, 223, 230, 232,

233, 235
Фенилаланин 240
Фибриллы 97, 125, 371, 454
Фибробласты 43, 254, 526, 637
Флавинадениндинуклеотид (ФАД) 240
Флавинмононуклеотид (ФМН) 240, 553
Флуоресцеин 241, 486
Флуоресцентная микроскопия визуализации

времени жизни 256
Флуоресценция 49, 53, 61, 62, 118, 190,

237–243
— анизотропия 239, 240, 613, 615, 616
— время жизни 239, 242, 243, 245, 256
— поляризационная анизотропия 131, 243,

432
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Флуоресценция
— поляризационные измерения 429, 611,

612, 616
— сканирующая микроскопия 248, 497
— спектрометры 242
— спектры 238, 242, 243, 246, 294
— томография 241
Фолликулярный долговременный резервуар

486
Формула Зигерта 402, 414, 627, 629
Фосфатно-буферный раствор (ФБР) 227,

228, 263, 268, 348, 351, 353, 354, 498,
499, 526

Фосфоресценция 237
Фотоакустический (ФА)
— метод 169, 170, 172–177, 195, 204, 219,

220, 222, 226, 229, 233–235, 276
— микроскопия (ФАМ) 175, 182, 184, 234,

235
— ячейка 170, 174
Фотобиологические эффекты 356, 434
Фотодинамическая терапия (ФДТ) 59, 61,

92, 226, 245, 269, 272, 355, 429, 486
Фотокоагуляция 226
Фотоны
— дробовый шум 583, 682
— змеевидные, с зигзагообразными траекто-

риями 63, 65
— пакет 56–57, 61, 106, 107
— распределение по длине пути 412
— средняя длина свободного пробега 48, 52,

116, 174, 354, 443, 612
— эффект рециркуляции 60, 61
Фотон-корреляционная спектроскопия 402
Фотонный кристалл 129
Фотоокисление 140
Фоторазрушение биоткани 535, 536
Фоторефрактивные методы 170, 172
Фототерапия 262, 356, 434, 462
Фототермическая
— микроскопия (ФТМ) 205
— проточная цитометрия (ФТПЦ) 199
— радиометрия (ФТР) 170, 186
Фотоупругость 610
Фотофрин II 263
Фрактальная размерность 127, 133, 134,

339, 346
Фрактальное распределение 339
Фракционная лазерная микроабляция (ФЛ-

МА) 469, 486
Френель
— зона 396
— отражение 40, 48, 333, 375

— формулы 332, 335, 369
Функция (кривая)
— плотности вероятности (ФПВ) 49, 393,

394, 597, 650
— — интенсивности 248
— — оптических путей 597
— распределения вероятности (ФРВ) 394,

443
— Планка 213
Фурье
— преобразование 77, 78, 81, 104, 207, 470,
— — обратное 669
ФЭУ на основе многоканальной пластинки

565

Химический агент 430, 435, 437, 438, 441,
449, 456, 466, 475, 480, 487, 546

— гиперосмотический 431
— коэффициент диффузии 436, 437, 450,

457, 459, 462, 468, 474, 546
Химический потенциал 440, 451
Хиральность 96, 97, 102
Хрящ 94, 96, 128, 429, 430, 432

Цветовые
— координаты 454, 597
— характеристики 151
Цервикальные патологии 376, 545
Церебральный
— кровоток (ЦК) 504, 506, 632, 636, 638,

639, 641
— насыщение кислородом 585,
Цереброспинальная жидкость (ЦСЖ) 172,

273, 294, 580
Цитометрия 194, 199, 226, 235, 256, 376
Цитохромы 194, 206, 553
Цифровая микроскопия просвечивания

(ЦМП) 205

Частицы 44, 48, 49, 57, 62, 93, 96–99,
102–105, 109, 112, 622, 670

— взаимодействующие 150
— произвольной формы 103
Частотно-зависимый метод
— люминесценция (ЧЗ-ЛЮМ) 189, 190, 192
— оптическая маммография 72
— оптотермическая радиометрия (ОТР)

(ЧЗ-ОТР) 189,
Чрескожная доставка лекарств 485

Шеймпфлюг камера 618
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Шейка матки 104, 121, 243, 260, 263, 322,
376, 433, 544–546, 555, 602

Шероховатая поверхность 260, 261, 391,
399, 476, 586, 587, 644, 645

Шрам 595

Щелевой сканирующий конфокальный мик-
роскоп 272, 414

Щитовидная железа 215, 357

Эластиновые волокна 44, 94, 341, 361, 433,
441, 465, 474, 498

Электронный коррелятор 626, 628
Электрооптический модулятор 163
Электрофоретический аппликатор 469
Электропорация 484, 486
Элемент оптической длины пути 106
Эмалевые призмы 94
Эпидермальные хромофоры 188
Эпидермальная мембрана человека (ЭМЧ)

482
Эписклера 136, 137
Эпителиальный рак 555, 557, 615
Эпителий 42, 127, 254, 255, 322, 359, 431,

487

— диспластический 359
— переходный 558
— плоский стратифицированный 558
— псевдостратифицированный 678
— роговицы 657
— цилиарный пигментированный 460,
Эритема 245, 247, 434, 472, 537, 538, 600
Эритродермия псориатическая 479, 666,
Эритроциты 41, 62, 128, 131, 149, 167, 194,

200, 201–203, 206, 207, 218, 220, 279,
334, 348, 349, 350, 351, 353, 354, 374,
378, 381, 507–513, 517–520, 609, 610,
630, 637, 657

— агрегация 167, 389, 503, 507, 512–515,
528, 663, 664

— объем 62, 131, 508, 516–521
— показатель преломления 167, 348–350,

379, 384, 507, 517, 518, 520, 527, 609
— седиментация 514, 662
— упаковка 518, 519
Эффективная апертура 682

Язва 217
— некротическая 118


