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ВВЕДЕНИЕ 
Традиционно применяемые для биомедицинской диагностики методы 

визуализации, а именно: ультразвуковое исследование (УЗИ) [1], 

компьютерная томография (КТ) [2, 3], магнитно-резонансная томография 

(МРТ) [4], позитронно-эмиссионная томография (ПЭТ) [5], характеризуются, 

как правило, относительно высокой стоимостью оборудования и 

длительностью исследовательской процедуры (КТ, МРТ, ПЭТ), 

небезопасностью методов, использующих ионизирующее излучение (КТ), 

низким контрастом при исследовании мягких тканей (УЗИ, КТ), что 

существенно ограничивает возможности их использования для мониторинга. 

Мощным инструментом в диагностике биотканей является 

использование неионизирующего излучения видимого и ближнего 

инфракрасного (ИК) диапазонов длин волн (от 380 нм до 1400 нм) [6-8]. 

Несмотря на ограниченную глубину проникновения излучения данных 

диапазонов в биоткани, оптические методы хорошо зарекомендовали себя как 

в исследованиях на лабораторных животных, так и в клинической практике, 

поскольку обладают высокой чувствительностью к молекулярному составу и 

морфологическим особенностям биотканей. Так, метод оптической 

когерентной томографии (ОКТ), основанный на низкокогерентной 

рефлектометрии, позволяет визуализировать слоистую структуру биоткани 

толщиной порядка 1 мм, благодаря чему активно применяется, например, в 

офтальмологии [9], в диагностике опухолевых [10] и неопухолевых патологий 

[11]. Оптическая диффузионная спектроскопия (ОДС), основанная на 

регистрации многократно рассеянной компоненты света и последующей 

реконструкции коэффициентов поглощения и рассеяния биоткани, позволяет 

оценивать концентрации различных хромофоров (например, воды, жира, 

коллагена, окси- и дезоксигемоглобина) [12] и степень насыщения крови 

кислородом [13]. Гибридные оптические методы сочетают в себе оптический 

и дополнительный принцип визуализации, что позволяет повысить 

пространственное разрешение, ограниченное эффектами рассеяния, для 
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глубин более 1 мм. В частности, оптоакустическая (ОА) визуализация 

основана на регистрации ультразвуковых волн, генерируемых биотканью при 

поглощении её хромофорами коротких лазерных импульсов. Как и метод 

ОДС, спектроскопический ОА метод позволяет оценивать компонентный 

состав биоткани [14]. 

В настоящее время одним из наиболее активно развивающихся и 

широко применяющихся в биомедицинских приложениях [15-18] оптических 

методов неинвазивной диагностики биологических тканей является 

флуоресцентная визуализация (ФВ), основанная на способности ряда молекул 

(флуорофоров) переизлучать фотоны с длиной волны, большей длины волны 

поглощённого фотона (так называемый «стоксов сдвиг»). Одним из 

перспективных направлений применения ФВ в биомедицине является 

мониторинг процедуры фотодинамической терапии (ФДТ). ФДТ является 

современным, активно развивающимся терапевтическим методом лечения 

широкого спектра опухолевых и неопухолевых патологий [19, 20]. Суть 

процедуры ФДТ заключается во введении фотосенсибилизатора (ФС), 

селективно накапливающегося в тканях с повышенной микроциркуляторной 

активностью, и в последующем облучении таргетных тканей излучением 

видимого диапазона, что приводит к активации ФС и запуску фотохимических 

реакций с образованием синглетного кислорода и цитотоксических продуктов, 

приводящих к гибели опухолевых клеток (апоптозу). Большинство ФС 

обладают флуоресцентными свойствами, что и делает целесообразным 

применение ФВ при планировании и проведении ФДТ. Таким образом, ФДТ 

воплощает в себе принципы так называемой тераностики, т.е. проведения 

терапии с одновременным диагностическим контролем. 

Согласно современным протоколам ФДТ дозы ФС и светового 

облучения определяются эмпирическим путем, исходя лишь из типа опухоли, 

ее размеров и массы пациента при внутривенном введении препарата. Однако 

эффективность процедуры ФДТ зависит от множества других факторов, в том 

числе от поглощенной ФС световой дозы терапевтического излучения, 
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обусловленной распределением ФС в биоткани и характером распространения 

излучения оптического диапазона в биотканях различной локализации. 

Возможность контроля ряда параметров потенциально позволяет повысить 

эффективность процедуры и индивидуализировать лечение посредством 

корректировки режима воздействия, дозы ФС и дозы светового облучения. 

При высоком контрасте накопления ФС в опухоли в сравнении с 

окружающими тканями ФВ позволяет осуществлять локализацию опухоли, 

что может являться важным этапом для оптимизации процедуры ФДТ [21]. 

При этом традиционно флуоресцентные исследования распределения 

флуорофоров в биоткани в основном связаны не с распределением препаратов 

по глубине, а с оценкой их распределения по поперечным координатам и 

усреднённой концентрации. 

При использовании ФС с широкими спектрами поглощения и/или 

эмиссии целесообразным является использование различных длин волн 

возбуждения и/или детектирования флуоресценции и последующего анализа 

различий в регистрируемых флуоресцентных сигналах. Подобные 

исследования зачастую носят рациометрический характер: количественным 

критерием служит отношение флуоресцентных сигналов, соответствующих 

двум длинам волн возбуждения или эмиссии флуоресценции. 

Дальнейшее совершенствование современных методов ФВ и переход 

от качественной к количественной визуализации требуют разработки 

недорогих и легко воспроизводимых стандартов для калибровки и валидации 

разрабатываемых методик. В связи с этим необходимым этапом является 

создание фантомов, которые имитируют оптические свойства исследуемой 

биоткани в широком спектральном диапазоне и её свойства при введении 

флуоресцентного маркера, а также сохраняют заданные оптические и 

структурные свойства на протяжении определенного времени. Традиционно 

фантомы биоткани изготавливаются на основе жировых эмульсий [22], однако 

такие фантомы являются жидкими, что накладывает ряд существенных 
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ограничений на возможность создания фантомов заданной формы, а также 

фантомов, содержащих флуоресцентные включения. 

Таким образом, актуальной задачей флуоресцентных методов 

визуализации применительно к мониторингу ФДТ остаётся оценка 

локализации ФС в биоткани, а также разработка подходов к созданию 

флуоресцирующих фантомов биоткани для апробации разрабатываемых 

методов подобной оценки. 

В связи с этим целью диссертационной работы явилась разработка и 

экспериментальная апробация метода оценки глубины локализации 

флуорофора в биоткани на основе данных двухволновой ФВ. 

Для достижения поставленной цели были решены следующие задачи: 

1. Разработка подходов к моделированию формирования 

флуоресцентных откликов от распределённых в биоткани флуорофоров. 

Задача включает в себя разработку аналитической и численной моделей для 

флуоресцентного отклика приповерхностного слоя биоткани с равномерным 

распределением флуорофора, а также верификацию результатов 

аналитического исследования путем численного моделирования методом 

Монте-Карло. 

2. Разработка метода оценки локализации флуорофора внутри 

биоткани по глубине при двухволновой ФВ на основе анализа отношения 

флуоресцентных сигналов, соответствующих различным длинам волн 

возбуждения флуоресценции. Исследование влияния оптических свойств 

биоткани на возможность такой оценки. Адаптация метода на случай ФС 

хлоринового ряда при их поверхностном нанесении и внутривенном введении 

в биоткань перед проведением процедуры фотодинамической терапии. 

3. Разработка подхода к изготовлению многослойных агаровых 

фантомов, имитирующих оптические свойства биоткани до и после введения 

ФС хлоринового ряда различными способами. 
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4. Апробация метода оценки локализации флуорофора в биоткани в 

модельном эксперименте на разработанных агаровых фантомах биоткани, 

имитирующих поверхностное нанесение и внутривенное введение ФС. 

5. Апробация метода на экспериментальных данных двухволновой ФВ 

in vivo при проведении ФДТ с ФС хлоринового ряда на лабораторных 

животных и в клинических условиях. Исследование динамики отношения 

флуоресцентных сигналов, соответствующих различным длинам волн 

возбуждения в спектре поглощения ФС хлоринового ряда, при 

фотодинамическом воздействии в моно-режиме на терапевтических длинах 

волн 405 нм и 660 нм, а также в комбинированном режиме. 

Научная новизна диссертации определяется полученными в ней 

оригинальными результатами: 

1. В рамках полуэмпирической модели с использованием 

диффузионного приближения уравнения переноса излучения впервые 

получено аналитическое выражение для флуоресцентного отклика от 

равномерно распределённого в приповерхностном слое биоткани флуорофора, 

а также для отношения флуоресцентных сигналов, соответствующих 

различным длинам волн возбуждения флуоресценции в спектре поглощения 

флуорофора, равномерно распределенного в приповерхностном слое 

биоткани. 

2. Предложен новый метод оценки глубины локализации флуорофора 

внутри биоткани, исключающий необходимость калибровочных измерений и 

использующий отношение флуоресцентных сигналов для различных длин 

волн возбуждения флуоресценции. 

3. Предложен новый подход к изготовлению многослойных 

флуоресцирующих агаровых фантомов, имитирующих оптические свойства 

кожи в диапазоне длин волн 400-1000 нм до и после поверхностного нанесения 

и внутривенного введения ФС хлоринового ряда, для задач планирования и 

мониторинга ФДТ.  
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4. В рамках серии in vivo экспериментов по мониторингу различных 

режимов ФДТ тканей лабораторных животных, а также актинического 

кератоза и базальноклеточного рака кожи человека в клинических условиях с 

использованием ФС хлоринового ряда впервые продемонстрированы различия 

в динамике отношения флуоресцентных сигналов, соответствующих длинам 

волн возбуждения 660 нм и 405 нм при ФДТ. 

5. Предложенный метод оценки локализации флуорофора на основе 

данных двухволновой ФВ впервые позволил получить оценки средней 

глубины проникновения ФС хлоринового ряда в здоровую и патологическую 

кожу лабораторных животных и человека. 

Основные положения, выносимые на защиту: 

1. Полуэмпирическая аналитическая модель с использованием 

диффузионного приближения уравнения переноса излучения для 

формирования флуоресцентного сигнала в системах двухволновой ФВ 

позволяет рассчитать с погрешностью менее 10% относительно 

моделирования методом Монте-Карло флуоресцентный отклик от равномерно 

распределённого в приповерхностном слое кожи толщиной более 0,1 мм ФС 

хлоринового ряда при его возбуждении плоской волной на длинах волн 660 нм 

и 405 нм, а также отношение флуоресцентных сигналов, соответствующих 

этим длинам волн возбуждения. 

2. Применение аналитической модели на основе диффузионного 

приближения при обработке данных двухволновой ФВ позволяет оценить 

толщину содержащего ФС хлоринового ряда приповерхностного слоя кожи в 

диапазоне от 0,1 до 2 мм, с точностью 0,1 мм; погрешность априорной оценки 

оптических свойств кожи в диапазоне 30% влечет дополнительную 

погрешность определения толщины слоя в пределах 30%. 

3. Многослойные флуоресцирующие агаровые фантомы, 

изготовленные с использованием липофундина и красной туши, позволяют 

имитировать оптические свойства кожи in vivo до и после введения ФС 

хлоринового ряда с погрешностью коэффициента поглощения менее 5% в 
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диапазонах 520-560 нм и 760-800 нм и с погрешностью транспортного 

коэффициента рассеяния и менее 10% в диапазоне 450-700 нм и могут 

использоваться в модельных экспериментах по двухволновой ФВ за счёт 

существенной разницы коэффициента поглощения в синем и красном 

диапазонах длин волн.  

4. Изменение отношения флуоресцентных сигналов, регистрируемых с 

помощью двухволновой ФВ при проведении ФДТ здоровой кожи и 

новообразований человека и лабораторных животных с терапевтической 

длиной волны 660 нм не превосходит 10%, а при использовании 

терапевтической длины волны 405 нм отношение возрастает на величину до 

40% при поверхностном нанесении ФС и до 300% при внутривенном введении 

ФС, что обусловлено различиями в глубине проникновения терапевтического 

излучения в биоткань и в характере фотовыгорания ФС.  

Практическая значимость диссертации состоит в следующем: 

1. Предложенный метод оценки локализации флуорофора в биоткани на 

основе анализа отношения флуоресцентных сигналов, соответствующих 

различным длинам волн возбуждения, позволяет оценивать глубину 

локализации флуоресцирующего слоя биоткани. Разработанный метод 

позволит оценивать распределение ФС хлоринового ряда в биоткани, 

корректировать режим воздействия при назначении процедуры ФДТ с 

использованием ФС хлоринового ряда, а также оценивать эффективность 

процедуры при двухволновой ФВ. Включение метода в протоколы проведения 

ФДТ позволит существенно повысить их эффективность и персонализировать 

лечение. 

2. Предложенный подход к созданию многослойных агаровых 

фантомов биоткани позволяет имитировать биоткани с различным способом 

введения в них ФС хлоринового ряда. Разработанные фантомы могут быть 

использованы в модельных экспериментах по планированию и мониторингу 

ФДТ с ФС хлоринового ряда. 
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Личный вклад автора. Все приведенные в диссертации результаты 

получены лично автором, либо при его непосредственном участии. Автор 

участвовал в разработке аналитических и численных моделей формирования 

сигналов в системах двухволновой ФВ, разработке подхода к созданию 

агаровых фантомов биоткани с флуоресцентными включениями, 

имитирующих биоткани при различном способе введения ФС, проведении 

экспериментов по двухволновой ФВ процедур ФДТ биотканей различных 

локализаций, численной и экспериментальной апробации разработанного 

метода оценки локализации флуорофора в биоткани. 

Достоверность полученных результатов обеспечивается физически 

обоснованной постановкой задач ФВ, использованием общепринятых 

моделей при разработке алгоритмов и подтверждается численными, 

модельными и in vivo экспериментами. 

Краткое содержание работы. Во введении обоснована актуальность 

работы, сформулированы цели и задачи диссертации, указаны научная 

новизна и практическая значимость диссертации, приведены основные 

положения, выносимые на защиту, а также краткое содержание работы. 

В Главе 1 Диссертации представлен аналитический обзор 

современного состояния в области флуоресцентных методов визуализации, 

подходов к созданию фантомов биоткани и мониторинга процедуры ФДТ. 

В Главе 2 Диссертации разработан метод оценки локализации 

флуорофора в биоткани на основе двухволновой рациометрической ФВ. В 

рамках диффузионного приближения уравнения переноса излучения (УПИ) 

получены аналитические выражения для флуоресцентного отклика от 

распределённого в приповерхностном слое биоткани флуорофора и 

отношения флуоресцентных сигналов, соответствующим двум длинам волн 

возбуждения флуоресценции [23]. На основе аналитического исследования, 

численного моделирования методом Монте-Карло и модельных 

экспериментов показано, что отношение сигналов флуоресценции, 

соответствующих различным длинам волн возбуждения ФС хлоринового 
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ряда, монотонно зависит от толщины приповерхностного флуоресцентного 

слоя, что может быть использовано для оценки локализации ФС внутри 

биоткани [24, 25]. Исследовано влияние оптических свойств биоткани на 

возможность подобной оценки. Результаты получены для распределения ФС 

внутри биоткани, соответствующих поверхностному и внутривенному 

введению ФС [26]. 

В Главе 3 Диссертации предложен подход к изготовлению агаровых 

фантомов, имитирующих реальные биоткани, а также биоткани с введением в 

них ФС хлоринового ряда [27], широко используемых при проведении ФДТ 

[28-31]. В качестве опорных параметров при изготовлении фантома по данным 

литературы выбраны измеренные in vivo спектральные характеристики кожи 

человека различных локализаций [32]. Соответствие спектров рассеяния и 

поглощения обеспечивалось добавлением суспензии липофундина в качестве 

рассеивателя и красной туши в качестве хромофора с выраженной дисперсией 

показателя поглощения. Изготовление содержащих ФС элементов основано на 

добавлении ФС во время жидкой фазы смеси компонентов. 

Продемонстрировано, что спектры поглощения и рассеяния фантомов хорошо 

согласуются с литературными данными для биотканей, в частности, для кожи 

человека в диапазоне 500-800 нм [32]. Продемонстрирована стабильность 

оптических характеристик фантомов в указанном диапазоне длин волн при 

длительном хранении в условиях, препятствующих высыханию (1 месяц), в 

пределах 10%-ного отклонения. Предложенный подход позволяет, в 

частности, осуществлять модельные эксперименты для решения задач 

планирования и мониторинга ФДТ. 

В Главе 4 Диссертации представлены результаты апробации метода, 

предложенного в Главе 2 Диссертации, в in vivo экспериментах по ФДТ на 

лабораторных животных [30, 31, 33-39], а также в клинических условиях [40]. 

Получены типичные значения для отношения флуоресцентных сигналов при 

поверхностном и внутривенном введении ФС в организм, согласующиеся с 

результатами численного и аналитического исследования, представленного в 
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Главе 2. По полученным значениям осуществлены оценки глубины 

проникновения ФС хлоринового ряда в биоткань при поверхностном 

нанесении на здоровую и патологическую кожу различных локализаций. 

Результаты оценок согласуются с литературными данными о толщине 

эпидермиса соответствующих локализаций. Показано различие в динамике 

отношения флуоресцентных сигналов при осуществлении ФДТ на различных 

длинах волн воздействия, что позволяет оценивать глубину терапевтического 

воздействия при ФДТ эффективность проводимой процедуры. 

Публикации и апробация результатов. По теме диссертации 

опубликовано 26 работ, из которых 10 статей в журналах, рекомендованных 

ВАК, 7 публикаций в сборниках трудов конференций, 9 публикаций в 

сборниках тезисов конференций. 

Изложенные в диссертации результаты обсуждались на всероссийских 

и международных конференциях: 

1. 9th International Graduate summer school Biophotonics '19 (10–17 

June 2017, Island of Ven, Sweden);  

2. European Conferences on Biomedical Optics (ECBO) (Munich, 25–29 

June, 2017);  

3. VI International Symposium TOPICAL PROBLEMS OF 

BIOPHOTONICS (28 July–03 August, 2017 St.-Petersburg – Nizhny Novgorod, 

Russia); 

4. «Saratov Fall Meeting 2017» (September 26–29, 2017, Saratov, 

Russia); 

5. Clinical and Translational Biophotonics (2018, Florida, United States, 

3–6 April 2018); 

6. 18th International Conference on Laser Optics (4–8 June, 2018, St.-

Petersburg, Russia); 

7. 4th International Conference CTCT–2018 - Current Trends in Cancer 
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Theranostics and 3rd General Meeting of COST Action CM1403 (1–5 July 2018, 

Trakai, Lithuania). 

8. International Conference on Advanced Laser Technologies «ALT’18» 

(9–14 September 2018, Tarragona, Spain); 

9. «Saratov Fall Meeting 2018» (September 24–29 2018, Saratov, Russia); 

10. International Conference on Advanced Laser Technologies «ALT’19» 

(15-20 September 2019, Prague, Czech Republic); 

11. European Conferences on Biomedical Optics 2019 (23 - 27 June 2019, 

Munich, Germany); 

12. «Saratov Fall Meeting 2020» (28 September-2 October 2020, Saratov 

Russia); 

13. 19th International Conference on Laser Optics (2–6 November, 2020, 

St.-Petersburg, Russia); 

14. 4th Sechenov International Biomedical Summit 2020 (November 17-

18 2020, Moscow, Russia); 

15. European Conferences on Biomedical Optics 2021 (20 - 24 June 2021, 

Munich, Germany; 

16. International Conference on Advanced Laser Technologies «ALT’21» 

(06-10 September 2021, Moscow, Russia); 

17. «Saratov Fall Meeting 2021» (28 September – 1 October 2021, Saratov, 

Russia); 

18. 20th International Conference on Laser Optics (20–24 June, 2022, St.-

Petersburg, Russia) 

Структура и объем диссертации. Диссертация состоит из введения, 

четырёх глав, заключения и списка цитируемой литературы. Общий объем 

работы — 133 страницы, включая 42 рисунка, 2 таблицы и список цитируемой 

литературы из 181 наименования.  
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Глава 1. Аналитический обзор современного состояния в 

области флуоресцентной визуализации 

 

1.1 Флуоресцентные методы визуализации 
 

Схематично суть явления флуоресценции представляется диаграммой 

Яблонского (рис. 1.1). Молекулы флуорофоров способны поглощать кванты 

света с длиной волны 𝜆𝑒𝑥 в своем спектре поглощения, переходя из основного 

состояния S0 в возбуждённое состояние S1
*. После перехода флуорофор 

безызлучательным образом теряет часть энергии, релаксируя к нижнему 

колебательному подуровню возбуждённого состояния S1, а затем происходит 

переход к основному состоянию S0 с излучением кванта света на длине волны 

флуоресценции 𝜆𝑒𝑚.  

 

 

Рисунок 1.1. Схематичное изображение процессов поглощения света и 

флуоресценции (диаграмма Яблонского). 

 

Из-за энергетических потерь при переходе на нижний колебательный 

подуровень, длина волны поглощённого фотона отличается от длины волны 

излучаемого фотона, что позволяет при проведении ФВ осуществлять 

регистрацию в диапазоне длин волн, отличном от длины волны возбуждения. 

Схема поверхностной ФВ представлена на рис. 1.2. 
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Рисунок 1.2. Схематичное изображение поверхностной 

флуоресцентной визуализации. 1 — флуоресцирующий объект, 2 — 

окружающая биоткань. 

 

Для экспериментального получения флуоресцентного сигнала с целью 

последующего его анализа поверхность биоткани или модельной среды, 

меченой флуоресцентным маркером, облучается широким [41] или 

узконаправленным [42] пучком на длине волны λex в спектре поглощения этого 

маркера, а затем флуоресцентный отклик на длине волны λem регистрируется 

фотоприемником (обычно матричным).  Таким образом, основное 

преимущество флуоресцентного метода диагностики состоит в возможности 

получения высококонтрастных изображений структуры биологических тканей 

путем использования флуоресцентных маркеров, как эндогенных, так и 

экзогенных. 

Множество молекул, присутствующих в биотканях, в частности, 

коллаген, эластин, NADH, являются биохимическими эндогенными 

флуоресцентными маркерами, используемыми при ФВ [43, 44]. 

Ограничениями в использовании эндогенных флуорофоров являются 
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относительно невысокий уровень их квантового выхода флуоресценции, а 

также перекрытие спектров флуоресценции различных молекул, которые 

могут вносить нежелательный вклад в регистрируемый флуоресцентный 

сигнал [45, 46]. Например, даже слабая нежелательная флуоресценция кожи 

может превысить полезный флуоресцентный отклик от искомого эндогенного 

флуорофора, расположенного в подкожных слоях [47]. Для выделения 

полезного сигнала могут быть использованы время-разрешенные 

флуоресцентные измерения, а также методы спектрального разделения 

сигналов [47, 48]. 

Используемые в качестве экзогенных источников флуоресценции 

органические красители, флуоресцентные белки, квантовые точки и др., 

обладают большим по сравнению с эндогенными флуорофорами квантовым 

выходом флуоресценции, что позволяет детектировать флуоресцентно-

меченные структуры биотканей даже на больших глубинах. Использование 

флуоресцентных маркеров с активной основой в виде антител и других 

специфичных молекул позволяет осуществлять таргетную доставку маркера в 

исследуемую область биоткани [49, 50] для повышения её контраста на 

флуоресцентных изображениях. 

  Среди неинвазивных in vivo методов исследования накопления 

флуорофоров при поверхностном нанесении можно выделить методы прямой 

и косвенной визуализации. К первой группе относятся конфокальная и 

многофотонная флуоресцентная микроскопия [51, 52] — методы с клеточным 

уровнем детализации и существенно ограниченной из-за рассеяния глубиной 

детектирования, составляющей в биоткани менее 500 мкм. Возбуждение 

флуоресценции источниками импульсного и модулированного излучения 

позволяет осуществлять ФВ с определением времени релаксации флуорофора 

(в иностранной литературе FLIM – fluorescence lifetime imaging/microscopy) 

[53-55]. Флуоресцентный отклик статистического ансамбля на облучение 

коротким лазерным импульсом будет затухать со временем по закону [56-58] 
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𝐹(𝑡) ∝ 𝑒−
𝑡
 (1.1) 

где 𝑡 – время,  – время релаксации флуорофора. Время релаксации 

флуорофора не зависит от его концентрации, что делает FLIM важным для 

проведения ряда биологических исследований, преимущественно для 

идентификации флуоресцентных агентов с близкими спектральными 

характеристиками (спектрами поглощения и излучения), в том числе, для 

повышения контраста ФВ путем разделения флуоресценции экзогенных и 

эндогенных флуорофоров по времени жизни [59]. Использование сенсоров на 

основе флуоресцентных белков, молекулярных роторов и др. позволяет 

осуществлять мониторинг физиологических параметров среды, например, 

оксигенации [60], вязкости [61], уровня pH [62]. Использование 

флуоресцентно-резонансного переноса энергии (в иностранной литературе 

FRET — Förster Resonance Energy Transfer) [63, 64] позволяет изучать 

механизмы действия новых лекарственных препаратов, изменяющих 

активность ферментов. Такие исследования проводятся в основном на 

клеточных культурах [65-67] с использованием флуоресцентной микроскопии 

в реальном времени. 

В условиях сильного рассеяния света при ФВ заглублённых в биоткань 

объектов целесообразно применение косвенных (реконструкционных) 

методов визуализации, в частности, диффузионной флуоресцентной 

томографии (ДФТ) [68, 69]. Для решения обратной задачи ДФТ используются 

итерационные алгоритмы, позволяющие реконструировать [70-73] 

пространственное распределение концентрации флуорофора по входным 

данным, являющимися флуоресцентными изображениями, полученными при 

разных положениях источника излучения относительно объекта и детектора. 

Существенным недостатком ДФТ является плохая обусловленность обратной 

задачи ДФТ [74] и, как следствие, высокая техническая сложность ее 

реализации, связанная с необходимостью учета поверхности биоткани, 
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использования достаточно точных аналитических моделей распространения 

света в биотканях и пр. 

Возможность применения спектроскопического подхода для 

повышения устойчивости решения задачи ДФТ была продемонстрирована при 

использовании дальнекрасных флуоресцентных белков, имеющих довольно 

узкий спектр эмиссии (например, флуоресцентного белка mKate [75], ширина 

спектра эмиссии которого, рассчитанная по полувысоте от максимума, 

составляет 90 нм), но лежащий в области от 600 нм, т.е. там, где дисперсия 

показателя поглощения биоткани велика [73]. Тем не менее, предельный 

размер объекта визуализации при ДФТ составляет порядка нескольких см и 

недостаточен для широкого применения данного метода в клинической 

практике, вследствие чего объектами исследования являются в основном 

мелкие лабораторные животные. Таким образом, задача количественной 

оценки распределения флуорофоров в биоткани различных локализаций 

продолжает оставаться актуальной. 

 

1.2 Многоволновая флуоресцентная визуализация 

 

Дополнительную диагностическую информацию об исследуемом 

объекте позволяет получать многоволновая ФВ, заключающаяся в 

использовании нескольких длин волн возбуждения и/или регистрации 

флуоресценции. Как правило, применение многоволновых измерений связано 

с одновременным использованием различных флуоресцентных маркеров. 

Подобные исследования проводятся в микроскопии при реализации ФВ на 

уровне единичных молекул [76] или для мониторинга внутриклеточного 

взаимодействия [77], на тканевом уровне, например, для мониторинга 

состояния кожи [78, 79], а также на уровне целого организма лабораторных 

животных [80, 81] для раннего детектирования опухоли и мониторинга её 

развития. 
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Другим возможным направлением применения многоволновой ФВ 

является использование различных длин волн возбуждения и/или 

детектирования флуоресценции одного флуоресцентного маркера и 

последующего анализа различий в регистрируемых флуоресцентных 

сигналах. Подобные исследования зачастую носят рациометрический 

характер: количественным критерием служит отношение флуоресцентных 

сигналов, соответствующих двум длинам волн возбуждения или эмиссии 

флуоресценции. В работах [82-84] двухволновая рациометрическая ФВ с 

использованием потенциал-чувствительного флуоресцентного красителя 

применялась для определения потенциала клеточной мембраны. 

Использование рациометрических сенсоров позволяет проводить 

количественные оценки изменений уровня содержания определённых 

элементов внутри клеток [85, 86] или  физиологических параметров, например, 

уровня pH [87]. 

Применение двухволновой ФВ in vivo позволяет использовать не 

только спектральные характеристики флуоресцентных маркеров, но и 

различие в оптических свойствах биотканей на разных длинах волн. 

Например, в работах [88, 89] предложена регистрация флуоресцентных 

сигналов при возбуждении на длинах волн, соответствующих максимуму и 

минимуму поглощения флуорофора. В случае минимума поглощения 

флуорофора осуществляется, фактически, регистрация автофлуоресценции 

окружающих тканей, что в предположении о слабом изменении 

автофлуоресценции в диапазоне используемых длин волн позволяет 

уменьшить её влияние и улучшить контраст получаемых флуоресцентных 

изображений.  

Рациометрический подход также применяется в рамках модельных и in 

vivo исследований по двухволновой ФВ. В работах [90-93] в рамках Монте-

Карло моделирования и модельных экспериментов регистрируемой 

флуоресценции заглублённого в фантом биоткани флуоресцентного слоя было 

показано, что отношение флуоресцентных сигналов, соответствующих 



21 
 

различным длинам волн флуоресценции, может быть использовано для оценки 

глубины залегания флуорофора в биоткани. Обсуждается вопрос о выборе 

оптимальных длин волн регистрации флуоресценции для подобной оценки с 

учётом искажений спектра эмиссии флуорофора, заглублённого в биоткань 

[91]. Теоретическое описание двухволнового детектирования флуоресценции 

в рамках диффузионного приближения УПИ приведено в работе [94].  Для 

рациометрических исследований по двухволновой ФВ целесообразно также 

использовать флуорофоры с широким спектром поглощения (или имеющего 

несколько пиков поглощения, далеко отстоящих друг от друга по спектру) и 

проводить анализ флуоресцентных сигналов, соответствующих различным 

длинам волн возбуждения флуоресценции, характеризующимся различной 

глубиной проникновения в биоткань (рис. 1.3). Примерами таких 

флуорофоров могут служить, например, ФС хлоринового ряда [28, 29] (рис. 

1.3), обладающие двумя ярко выраженными пиками в спектре поглощения, 

соответствующим длинам волн 402 и 662 нм; протопорфирин IX (PPIX) [95, 

96], характеризующийся ярко выраженным пиком в спектре поглощения на 

длине волны 405 нм и несколькими менее выраженными пиками на длинах 

волн от 450 нм до 650 нм; сложные синтезированные наночастицы с широким 

спектром поглощения [97].  
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Рисунок 1.3. Нормированные спектры поглощения и флуоресценции 

ФС хлоринового ряда [98], а также характерная глубина проникновения света 

в биоткань кожи человека по данным работы [99]. 
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В работе [100] приведены клинические исследования по 

рациометрическим эндоскопическим измерениям флуоресценции PPIX в 

нормальной ткани мочевого пузыря, а также в доброкачественных и 

злокачественных опухолях той же локализации. Сравнение отношения 

флуоресцентных сигналов, соответствующих возбуждению в красном и синем 

диапазоне длин волн, для нормальной и опухолевой ткани показало различие 

соответствующих величин при воспалении, дисплазии, неинвазивной 

папиллярной карциноме и карциноме in situ. Результаты флуоресцентных 

измерений подтверждались результатами гистологических исследований. 

Возможность оценки глубины залегания флуорофора в биоткани на основе 

рациометрических флуоресцентных измерений при двухволновом 

возбуждении и регистрации флуоресценции показана для синтезированного с 

использованием изотиоцианата флуоресцеина маркера LS903 в работе [101]. 

Следует отметить, что наряду с глубиной залегания в биоткани важным 

параметром является и толщина флуоресцентного слоя, которая в 

приведённых выше работах не оценивается. 

 

1.3 Оптические методы мониторинга фотодинамической терапии 

 

Мониторинг процедуры ФДТ может осуществляться с использованием 

различных подходов [102-105]. Наиболее перспективными среди них 

являются оптические методы неинвазивного мониторинга и контроля 

процедуры в реальном времени. Оперативную оценку морфологического 

ответа биоткани на процедуру ФДТ позволяют осуществлять, в частности, 

оптическая когерентная томография (ОКТ) [106-108] и отражательная 

спектроскопия [109]. ОДС [13] и мультиспектральная ОА томография [110] 

позволяют измерять степень насыщения крови кислородом для последующей 

оценки реакции биоткани на процедуру. Мониторинг микроциркуляции 

сосудов опухоли в ходе и после ФДТ, осуществляемый в рамках ОКТ 
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ангиографии [107, 111], ОА визуализации [112], корреляционной 

спектроскопии [113], лазерной допплеровской флоуметрии [114-116] также 

позволяет оценивать эффективность процедуры. 

Поскольку большинство ФС являются флуоресцентными маркерами, 

традиционно для мониторинга ФДТ среди оптических методов выделяют ФВ 

[117-121]. Высокая селективность накопления ФС в опухолевых тканях 

позволяет применять ФВ для in vivo визуализации опухоли с целью 

демаркации злокачественных и здоровых тканей [122]. Мониторинг 

фотовыгорания ФС — уменьшения уровня сигнала флуоресценции в ходе 

ФДТ — позволяет судить об эффективности процедуры [123, 124]. Таким 

образом, ФДТ воплощает в себе принципы так называемой тераностики, т.е. 

проведения терапии с одновременным диагностическим контролем. 

Комплементарное использование ФВ и спектроскопических методов 

позволяет проводить измерение уровня синглетного кислорода по 

люминесценции на длине волны 1270 нм при проведении ФДТ [125-128], 

который является основным цитотоксическим агентом, генерируемым в ходе 

ФДТ [129]. Однако такие спектроскопические исследования являются 

требовательными к чувствительности измерительных приборов, что 

увеличивает как техническую, так и экономическую сложность создания 

подобных устройств, а также позволяют осуществлять лишь локальные 

измерения, в отличие от ФВ, позволяющей регистрировать пространственное 

распределение флуоресценции.  

Использование ФС хлоринового ряда при проведении ФДТ открывает 

дополнительные возможности в силу наличия двух пиков в спектре 

поглощения. Различие в глубине проникновения света синего и красного 

диапазонов в биоткани (рис. 1.3) позволяет не только варьировать глубину 

терапевтического воздействия при ФДТ, а также получать дополнительную 

диагностическую информацию о распределении ФС, анализируя сигналы его 

флуоресценции, соответствующие различным длинам волн возбуждения [98]. 
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Возможность контроля параметров при планировании или 

мониторинге ФДТ потенциально позволяет повысить эффективность 

процедуры и индивидуализировать лечение посредством корректировки 

режима воздействия, дозы ФС и дозы светового облучения и проводить 

оперативную оценку перераспределения ФС после ФДТ для оценки глубины 

терапевтического воздействия. Однако по современным протоколам ФДТ 

дозы ФС и светового облучения определяются эмпирическим путем и не 

учитывают индивидуальных особенностей организма. 

 

1.4 Подходы к созданию фантомов биоткани 

 

Дальнейшее совершенствование современных методов ФВ и переход 

от качественной к количественной визуализации требуют разработки 

недорогих и легко воспроизводимых стандартов для калибровки и валидации 

разрабатываемых методик. В связи с этим необходимым этапом является 

создание фантомов, которые имитируют оптические свойства исследуемой 

биоткани в широком спектральном диапазоне и её свойства при введении 

флуоресцентного маркера, а также сохраняют заданные оптические и 

структурные свойства на протяжении определенного времени. 

В качестве стандарта для создания фантомов биоткани в видимом и 

ближнем ИК диапазонах традиционно используются жировые эмульсии, такие 

как интралипид [22, 130, 131] или его близкий аналог липофундин [132]. 

Интралипид и липофундин характеризуются различным размером капель 

соевого масла, входящего в их состав, однако разница в коэффициенте 

рассеяния не превышает 9% [133]. Оптические свойства жировых эмульсий 

остаются стабильными в течение долгого времени, в отличие, например, от 

молока, которое ранее широко использовалось в качестве калибровочной 

среды [134]. 

Коэффициент поглощения жировых эмульсий мал [135], поскольку 

обусловлен в основном поглощением воды, которое является несущественным 
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в большей части видимого диапазона. В связи с этим для создания фантомов, 

моделирующих поглощающие свойства реальных биотканей, необходимо 

использовать дополнительные хромофоры. Наиболее доступными и 

спектрально стабильными поглотителями являются тушь [136, 137] и чернила 

различных цветов. Например, красные чернила хорошо имитируют 

спектральные характеристики гемоглобина [138]. В работе [139] определены 

значения удельных (отнесенных к объемной концентрации) коэффициентов 

рассеяния и поглощения интралипида и туши на длинах волн 633 нм, 750 нм и 

830 нм. Эти значения могут быть выбраны в качестве опорных при разработке 

фантомов на основе интралипида и туши. Следует отметить, что традиционно 

фантомы на основе жировых эмульсий являются жидкими, что накладывает 

ряд ограничений на изготовление фантомов заданной формы, содержащих 

включения. 

Для создания полутвёрдых фантомов заданной формы используется 

вода с добавлением агара [140, 141], что позволяет формировать стабильные 

матрицы с возможностью добавления рассеивающих и поглощающих 

компонентов. Использование агарового порошка позволяет также 

контролировать оптические свойства изготавливаемых фантомов биоткани 

[142]. В работе [143] предложен подход к изготовлению эластичных 

флуоресцирующих фантомов биоткани кожи человека на основе 

полиакриламида, и делается акцент на строгих условиях следования 

протоколу изготовления для сохранения флуоресцентных свойств 

внедряемого флуорофора. Следует отметить, что характерные значения 

коэффициента поглощения разработанных в работе [143] фантомов 

существенно ниже, чем типичные значения для биотканей в видимом 

спектральном диапазоне. 
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1.5 Выводы 

 

Существенным недостатком современных протоколов ФДТ является 

эмпирический выбор световой дозы без учёта индивидуальных особенностей 

организма и характера накопления ФС в биоткани перед процедурой. Для 

персонализации лечения существует необходимость в разработке технически 

легко реализуемых методов оценки глубины локализации ФС в биоткани. 

Включение применения такого метода в протоколы ФДТ позволит 

существенно повысить эффективность процедуры, а также оценивать глубину 

терапевтического воздействия при проведении ФДТ. Для решения задач, 

связанных с разработкой и валидацией методов ФВ, существует потребность 

в разработке простых подходов к созданию полутвёрдых фантомов, 

имитирующих биоткани до и после введения в них флуоресцентного маркера. 

 

  



27 
 

Глава 2. Оценка локализации флуорофора в биоткани на 

основе двухволновой флуоресцентной визуализации 
 

2.1 Расчёт оптических полей в биоткани в рамках уравнения переноса 

излучения 

 

Распространение оптического излучения в большинстве 

биологических тканей, являющихся сильно рассеивающими и поглощающими 

средами, описывается уравнением переноса излучения (УПИ). УПИ оперирует 

непосредственно с лучевой интенсивностью (яркостью) светового поля — 

средней плотностью потока энергии в единичном интервале частот и в 

единичном телесном угле. Уравнение переноса излучения для лучевой 

интенсивности 𝐿(𝑟, 𝑠, 𝑡) в данной точке 𝑟 и направлении 𝑠 в момент времени t 

имеет вид [144]: 

𝑑𝐿(𝑟, 𝑠, 𝑡)

𝑑𝑠
+
1

𝑣

𝜕𝐿(𝑟, 𝑠, 𝑡)

𝜕𝑡
+ (𝜇𝑎 + 𝜇𝑠)𝐿(𝑟, 𝑠, 𝑡)

= 𝜇𝑠 ∫ 𝜑 (𝑠, 𝑠′⃗⃗⃗)

4𝜋

𝐿 (𝑟, 𝑠′⃗⃗⃗, 𝑡) 𝑑𝑠 ′ + 𝜀(𝑟, 𝑠, 𝑡)   (2.1) 

где 𝜇𝑎 — коэффициент поглощения среды, 𝜇𝑠 — коэффициент рассеяния 

среды, 𝑣 — скорость света в среде, 𝜑 (𝑠, 𝑠′⃗⃗⃗) — фазовая функция рассеяния — 

безразмерная величина, описывающая вероятность смены направления 

распространения фотона из направления 𝑠 в направление 𝑠′⃗⃗⃗ в результате акта 

единичного рассеяния, 𝜀(𝑟, 𝑠, 𝑡) — пространственно-временное и угловое 

распределение яркости источников. Решение данного уравнения описывает 

пространственное распределение лучевой интенсивности на определенной 

длине волны внутри биологической ткани. 

Прямая задача вычисления флуоресцентного отклика от находящегося 

в среде флуорофора представляет собой суперпозицию двух задач, а именно 

задач о распространении возбуждающего излучения до флуорофора и 

распространении флуоресценции до поверхности среды, где происходит 
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регистрация флуоресценции. При нахождении в среде флуоресцентного 

маркера, источником лучевой интенсивности 𝐿𝑒𝑚 на длине волны 

флуоресценции 𝜆𝑒𝑚 будет служить поглощенная этим маркером световая 

энергия 𝐿𝑒𝑥 на длине волны возбуждения флуорофора 𝜆𝑒𝑥. Для нахождения 

лучевой интенсивности флуоресценции 𝐿𝑒𝑚 необходимо решить, таким 

образом, систему двух уравнений: 

{
 
 
 
 
 

 
 
 
 
 
𝑑𝐿𝑒𝑥(𝑟, 𝑠, 𝑡)

𝑑𝑠
+
1

𝑣

𝜕𝐿𝑒𝑥(𝑟, 𝑠, 𝑡)

𝜕𝑡
+ (𝜇𝑎

𝑒𝑥 + 𝜇𝑠
𝑒𝑥)𝐿𝑒𝑥(𝑟, 𝑠, 𝑡) =

= 𝜇𝑠
𝑒𝑥 ∫ 𝜑𝑒𝑥 (𝑠, 𝑠′⃗⃗⃗)

4𝜋

𝐿𝑒𝑥 (𝑟, 𝑠′⃗⃗⃗, 𝑡) 𝑑𝑠′+ 𝜀𝑒𝑥(𝑟, 𝑠, 𝑡)

𝑑𝐿𝑒𝑚(𝑟, 𝑠, 𝑡)

𝑑𝑠
+
1

𝑣

𝜕𝐿𝑒𝑚(𝑟, 𝑠, 𝑡)

𝜕𝑡
+ (𝜇𝑎

𝑒𝑚 + 𝜇𝑠
𝑒𝑚)𝐿𝑒𝑚(𝑟, 𝑠, 𝑡) =

= 𝜇𝑠
𝑒𝑚 ∫ 𝜑𝑒𝑚 (𝑠, 𝑠′⃗⃗⃗)

4𝜋

𝐿𝑒𝑚 (𝑟, 𝑠′⃗⃗⃗, 𝑡) 𝑑𝑠′+ 𝜎𝑎𝑁𝑓𝜂𝐿𝑒𝑥(𝑟, 𝑠, 𝑡)

  (2.2) 

где 𝜎𝑎 — сечение поглощения флуорофора, 𝑁𝑓 — концентрация флуорофора, 

𝜂 — квантовый выход, параметр, характеризующий переизлучательную 

способность флуорофора. При записи системы (2.2) верхние индексы ex и em 

относятся к длинам волны возбуждения и эмиссии соответственно.  

Уравнение переноса излучения (2.1) в общем виде, как и система (2.2), 

не имеют аналитического решения, и для построения приближенных 

аналитических решений используются различные приближения. В частности, 

диффузионное приближение УПИ [145] широко используется для глубин, 

больших 1-2 длин транспортного пробега 𝑙𝑡𝑟 =
1

𝜇𝑎+𝜇𝑠
′, где 𝜇𝑠

′ = 𝜇𝑠(1 − 𝑔) – 

транспортный коэффициент рассеяния биоткани, 𝑔 – средний косинус угла 

рассеяния. На этих глубинах фотоны в результате многократного рассеяния 

"забывают" о своем первоначальном направлении распространения. При этом 

лучевая интенсивность на таких глубинах не зависит от угла, что позволяет 

перейти от уравнения (2.1) к диффузионному приближению УПИ, в котором 

вместо лучевой интенсивности используется плотность диффузного потока  
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𝜙(𝑟) =
1

4𝜋
∫ 𝐿(𝑟, 𝑠)

4𝜋

𝑑𝑠     (2.3) 

В рамках диффузионного приближения УПИ для диффузного потока 

принимает вид [146]: 

1

𝑣

𝜕 

𝜕𝑡
𝜙(𝑟, 𝑡) − 𝐷 △ 𝜙(𝑟, 𝑡) + 𝜇𝑎𝜙(𝑟, 𝑡) = 𝜀(𝑟, 𝑡)    (2.4) 

где 𝐷 =
1

3(𝜇𝑎+𝜇𝑠
′)

 — коэффициент диффузии, △ — оператор Лапласа. С учётом 

(2.4) система (2.2) запишется в виде 

{

1

𝑣

𝜕 

𝜕𝑡
𝜙𝑒𝑥(𝑟, 𝑡) − 𝐷𝑒𝑥 △𝜙𝑒𝑥(𝑟, 𝑡) + 𝜇𝑎

𝑒𝑥𝜙𝑒𝑥(𝑟, 𝑡) = 𝜀(𝑟, 𝑡)

1

𝑣

𝜕 

𝜕𝑡
𝜙𝑒𝑚(𝑟, 𝑡) − 𝐷𝑒𝑚 △𝜙𝑒𝑚(𝑟, 𝑡) + 𝜇𝑎

𝑒𝑚𝜙𝑒𝑚(𝑟, 𝑡) = 𝜎𝑎𝑁𝑓𝜂𝜙𝑒𝑥(𝑟, 𝑡)

  (2.5) 

 

2.2 Аналитическая модель формирования флуоресцентных сигналов в 

системах флуоресцентной визуализации 

 

Рассмотрим стационарную задачу расчёта флуоресцентного сигнала от 

распределённого в приповерхностном слое биоткани флуорофора.  Она может 

быть представлена в виде суперпозиции двух задач: вычисления 

пространственного распределения интенсивности возбуждающего излучения, 

поглощаемого флуорофором, и последующего расчёта флуоресценции этого 

флуорофора, регистрируемой с поверхности биоткани. Биоткань 

рассматривается как полубесконечная двухслойная среда, в которой в 

приповерхностном тонком слое толщины d содержится флуорофор с 

однородно распределенной концентрацией C и квантовым выходом 

флуоресценции 𝜂. Биоткань облучается широким пучком подсветки с 

равномерным поверхностным распределением падающей интенсивности I0 на 

границе среды z = 0 (рис. 2.1). Биоткань характеризуется коэффициентом 

поглощения 𝜇𝑎,𝑡𝑖𝑠𝑠(𝜆), коэффициентом рассеяния 𝜇𝑠(𝜆) и фактором 

анизотропии g. В верхнем слое, содержащем флуорофор, коэффициент 
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поглощения определяется как сумма собственного поглощения биоткани и 

поглощения флуорофора 𝜇𝑎,𝑓(𝜆): 𝜇𝑎(𝜆) = 𝜇𝑎,𝑡𝑖𝑠𝑠(𝜆) + 𝜇𝑎,𝑓(𝜆), причем 

поглощение флуорофора пропорционально его концентрации. При анализе 

распространения излучения предполагается, что на длинах волн возбуждения 

флуорофора дополнительное поглощение слоя биоткани, вносимое 

флуорофором, мало по сравнению с собственным поглощением биоткани: 

𝜇𝑎,𝑓(𝜆) ≪ 𝜇𝑎,𝑡𝑖𝑠𝑠(𝜆)  (2.6) 

Поскольку возбуждение флуорофора осуществляется на длинах волн, 

соответствующих пикам его поглощения, а регистрация флуоресценции в 

спектре эмиссии, где поглощение флуорофора существенно меньше, то при 

выполнении вышеуказанного условия (2.6) вкладом флуорофора в 

поглощение биоткани на длине волны эмиссии флуоресценции можно также 

пренебречь. 

 

 

Рисунок 2.1. Схема двухслойной среды с приповерхностным 

флуоресцентным слоем (1) в окружающей биоткани (2). 

 

Интенсивность выходящей из среды флуоресценции на длине волны 

𝜆𝑒𝑚, регистрируемая в точке 𝐫𝟎 границы среды (в плоскости z = 0) при 

облучении приповерхностного слоя, содержащего флуорофор, записывается в 

виде интеграла по объёму верхнего слоя V 



31 
 

𝐼𝑒𝑚(𝐫𝟎, 𝜆𝑒𝑥, 𝜆𝑒𝑚) = 𝛾 ∫ 𝜂𝜙𝑒𝑚(𝐫0, 𝐫, 𝜆𝑒𝑚)

𝑉

𝜇𝑎,𝑓(𝐫, 𝜆𝑒𝑥)𝜙𝑒𝑥(𝐫, 𝜆𝑒𝑥)𝑑𝑉   (2.7) 

где 𝜇𝑎,𝑓(𝐫, 𝜆𝑒𝑥)𝜙𝑒𝑥(𝐫, 𝜆𝑒𝑥)𝑑𝑉 — мощность возбуждающего излучения 

на длине волны 𝜆𝑒𝑥, поглощённая флуорофором в элементарном объеме 𝑑𝑉 в 

точке 𝐫 среды, γ — фактор, связанный со скачком показателя преломления на 

границе биоткани, а 𝜙𝑒𝑚(𝐫0, 𝐫, 𝜆𝑒𝑚) — пространственная облученность 

(fluence rate), которая создается в точке 𝐫0 находящимся в точке 𝐫 излучателем 

с единичной мощностью. 

Решение задачи о распространении возбуждающего излучения 

(нахождение функции 𝜙𝑒𝑥(𝐫, 𝜆𝑒𝑥)) может быть получено в рамках 

аналитической полуэмпирической модели, приведённой в работе [147]. В ней 

продемонстрировано, что при облучении полубесконечного слоя биоткани 

плоской волной с интенсивностью 𝐼0, излучаемой на длине волны 𝜆𝑒𝑥, 

пространственная облученность на глубине z, рассчитанная с помощью 

численного моделирования методом Монте-Карло для широкого диапазона 

оптических параметров облучаемой среды, может быть аппроксимирована 

экспоненциальной функцией 

𝜙(𝑧) = 𝐼0𝑘(𝜆𝑒𝑥)𝑒
−𝜇(𝜆𝑒𝑥)𝑧  (2.8) 

где  𝑘(𝜆𝑒𝑥) — фактор обратного рассеяния, 𝜇(𝜆𝑒𝑥) — коэффициент 

диффузного ослабления излучения на длине волны 𝜆𝑒𝑥 в среде. Для данных 

величин приводятся следующие эмпирические выражения, полученные путем 

согласования результатов Монте-Карло моделирования с асимптотическими 

решениями УПИ: 

𝑘𝑒𝑥 = 𝑘(𝜆𝑒𝑥) = 3 + 5,4𝑅𝑑 − 2𝑒
−17𝑅𝑑   (2.9) 

𝜇𝑒𝑥 = 𝜇(𝜆𝑒𝑥) = 𝜇̃ (1 −
𝑒−20𝑅𝑑

√3
)  (2.10) 

𝑅𝑑 ≈ 𝑒𝑥𝑝 (−8
𝜇𝑎
𝜇̃
)   (2.11) 
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где 𝑅𝑑 — характеристика полного диффузного отражения,  

𝜇̃ = √3𝜇𝑎(𝜇𝑎 + 𝜇′𝑠) — эффективный коэффициент ослабления диффузного 

света. Величины 𝑅𝑑 и 𝑘𝑒𝑥 рассчитаны в [147] в предположении, что на 

поверхности биоткани присутствует относительный скачок показателя 

преломления n = nmedium/nout=1,37, где nmedium – показатель преломления 

биоткани, nout – показатель преломления окружающей среды. Характерный 

спектр эффективного коэффициента ослабления μ для дермы человека, 

рассчитанный по формуле (9) на основе спектров поглощения и рассеяния [99], 

приведен на рис. 2.2. 
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Рисунок 2.2. Типичные спектры коэффициента поглощения 𝜇𝑎, 

коэффициента транспортного рассеяния 𝜇′𝑠 и коэффициента диффузного 

ослабления 𝜇, вычисленного по формуле (9), для обескровленной дермы 

человека в видимом спектральном диапазоне на основе данных работы [99]. 

 

В предположении, что элементарный объём 𝑑𝑉 среды с флуорофором, 

расположенный в точке r (x,y,z), является точечным изотропным источником 

с мощностью 𝜂𝑑𝑃𝑎𝑏𝑠(𝐫, 𝜆𝑒𝑥) = 𝜂𝜇𝑎,𝑓(𝐫, 𝜆𝑒𝑥)𝜙𝑒𝑥(𝐫, 𝜆𝑒𝑥)𝑑𝑉, интенсивность его 

флуоресценции, регистрируемая на внешней границе среды в точке r0 (x0,y0, 

0), с использованием выражения (2.7) представляется в виде      
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𝑑𝐼𝑒𝑚(𝜆𝑒𝑥, 𝜆𝑒𝑚, 𝐫, 𝐫𝟎) = γ𝜂𝑑𝑃𝑎𝑏𝑠(𝐫, 𝜆𝑒𝑥)𝜙𝑒𝑚(𝐫, 𝐫0, 𝜆𝑒𝑚) (2.12) 

через облучённость от точечного изотропного источника в 

полубесконечной среде, рассчитанную в диффузионном приближении УПИ 

(4) [148]:  

𝜙𝑒𝑚(𝐫, 𝐫0, 𝜆𝑒𝑚)

=
1

4𝜋𝐷𝑒𝑚
(

𝑒−𝜇̃𝑒𝑚√(𝑥−𝑥0)
2+(𝑦−𝑦0)

2+𝑧2

√(𝑥 − 𝑥0)
2 + (𝑦 − 𝑦0)

2 + 𝑧2

−
𝑒−𝜇̃𝑒𝑚√(𝑥−𝑥0)

2+(𝑦−𝑦0)
2+(𝑧+2𝑧𝑒𝑚

∗ )2

√(𝑥 − 𝑥0)
2 + (𝑦 − 𝑦0)

2 + (𝑧 + 2𝑧𝑒𝑚
∗ )2

)  (2.13) 

где 𝜇̃𝑒𝑚 = 𝜇̃(𝜆𝑒𝑚) — эффективный коэффициент ослабления, а 𝐷𝑒𝑚 =

1

3(µ𝑎(𝜆𝑒𝑚)+µ𝑠
′(𝜆𝑒𝑚))

 =
𝜇𝑎(𝜆𝑒𝑚)

𝜇̃𝑒𝑚
2  — коэффициент диффузии на длине волны эмиссии 

флуорофора 𝜆𝑒𝑚. Величина 𝑧𝑒𝑚
∗ =

1

3𝛾
𝑙𝑡𝑟 учитывает относительный скачок 

показателя преломления n [148]. 

Для равномерного по поперечным координатам (x,y) и произвольного 

по глубине z распределения флуорофора в предположении малости вносимого 

им возмущения полей излучения возбуждения и флуоресценции, 

интенсивность флуоресценции на внешней границе среды имеет вид интеграла 

𝐼𝑒𝑚(𝜆𝑒𝑥, 𝜆𝑒𝑚)

= γ
𝜂𝐼0𝑘(𝜆𝑒𝑥)

4𝜋𝜇̃𝑒𝑚𝐷𝑒𝑚
∫ 𝜇𝑎,𝑓(𝑧, 𝜆𝑒𝑥)𝑒

−𝜇𝑒𝑥𝑧𝑑𝑧

∞

𝑧=0

∫ (
𝑒
−𝜇̃𝑒𝑚√𝑟⊥

2+𝑧2

√𝑟⊥
2 + 𝑧2

∞

𝑟⊥=0

−
𝑒
−𝜇̃𝑒𝑚√𝑟⊥

2+(𝑧+2𝑧𝑒𝑚
∗ )2

√𝑟⊥
2 + (𝑧 + 2𝑧𝑒𝑚

∗ )2
)2𝜋𝑟⊥𝑑𝑟⊥  (2.14) 

Путём замены переменных √𝑟⊥
2 + 𝑧2 = 𝜉 и с учетом соотношения 

𝑟⊥𝑑𝑟⊥ = 𝜉𝑑𝜉 получаем выражение для интенсивности флуоресценции на 

поверхности биоткани в случае произвольного распределения флуорофора по 

глубине в виде одномерного интеграла 
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𝐼𝑒𝑚(𝜆𝑒𝑥, 𝜆𝑒𝑚)

= 𝛾
𝜂𝐼0𝑘(𝜆𝑒𝑥)

2𝜇̃𝑒𝑚𝐷𝑒𝑚
∫ 𝜇𝑎,𝑓(𝑧, 𝜆𝑒𝑥)𝑒

−𝜇𝑒𝑥𝑧(𝑒−𝜇̃𝑒𝑚𝑧
∞

𝑧=0

− 𝑒−𝜇̃𝑒𝑚(𝑧+2𝑧𝑒𝑚
∗ ))𝑑𝑧  (2.15) 

Для равномерного распределения флуорофора в приповерхностном 

слое биоткани толщины d из (2.15) получаем окончательное выражение для 

флуоресцентного отклика, возбуждённого излучением на длине волны 𝜆𝑒𝑥 и 

зарегистрированного на длине волны 𝜆𝑒𝑚 на поверхности ткани: 

𝐼𝑒𝑚(𝜆𝑒𝑥, 𝜆𝑒𝑚, 𝑑) = 𝐼0𝜂𝜇𝑎,𝑓(𝜆𝑒𝑥)𝐾(𝜆𝑒𝑥, 𝜆𝑒𝑚)(1 − 𝑒
−(𝜇𝑒𝑥+𝜇̃𝑒𝑚)𝑑)  (2.16) 

где введено обозначение 𝐾(𝜆𝑒𝑥, 𝜆𝑒𝑚) = 𝛾
𝑘(𝜆𝑒𝑥)𝑠𝑖𝑛ℎ(𝜇̃𝑒𝑚𝑧𝑒𝑚

∗ )𝑒−𝜇̃𝑒𝑚𝑧𝑒𝑚
∗

𝜇̃𝑒𝑚𝐷𝑒𝑚(𝜇𝑒𝑥+𝜇̃𝑒𝑚)
.  

Из формулы (2.16) следует, что величина интенсивности 

флуоресценции 𝐼𝑒𝑚(𝜆𝑒𝑥, 𝜆𝑒𝑚, 𝑑) монотонно возрастает с увеличением 

толщины флуоресцентного слоя d, асимптотически стремясь к константе 

𝐼𝑒𝑚
(∞)

= 𝐼0𝜂𝜇𝑎,𝑓(𝜆𝑒𝑥)𝐾(𝜆𝑒𝑥, 𝜆𝑒𝑚). Такая зависимость флуоресцентного сигнала 

связана с ограниченной глубиной проникновения возбуждающего излучения 

внутрь биоткани. Для тонких флуоресцентных слоев, толщина которых 

удовлетворяет соотношению (𝜇𝑒𝑥 + 𝜇̃𝑒𝑚)𝑑 ≪ 1, регистрируемый 

флуоресцентный сигнал линейно зависит от толщины слоя d, а именно 

𝐼𝑒𝑚(𝜆𝑒𝑥, 𝜆𝑒𝑚, 𝑑) ≅ 𝐼0𝜂𝜇𝑎,𝑓𝐾(𝜆𝑒𝑥, 𝜆𝑒𝑚)(𝜇𝑒𝑥 + 𝜇̃𝑒𝑚)𝑑. Область чувствительности 

флуоресцентного сигнала к наличию флуорофора, определяемая по уровню 

95% от максимального значения 𝐼𝑒𝑚
(∞)

, ограничена диапазоном глубин  𝑧 ≲

3/(𝜇𝑒𝑥 + 𝜇̃𝑒𝑚), и наличие флуорофора за её пределами практически не 

приводит к изменению сигнала флуоресценции.  
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2.3. Отношение флуоресцентных сигналов при двухволновой 

флуоресцентной визуализации и его связь с толщиной 

приповерхностного флуоресцентного слоя 
 

Различия в оптических свойствах биотканей в синем и красном 

диапазонах длин волн (рис. 1.3) позволяют оценивать глубину проникновения 

ФС хлоринового ряда в биоткань на основе двухволнового ФИ. Для 

подавляющего большинства биотканей оптическое рассеяние и поглощение 

выше в синем диапазоне длин волн, нежели в красном (рис. 1.3) из-за 

особенностей спектров поглощения крови и меланина, вследствие чего 

глубина проникновения в биоткань существенно больше для красного 

диапазона длин волн. Так, дерма характеризуется более высокими значениями 

эффективного коэффициента ослабления 𝜇𝑒𝑥 в окрестности 𝜆𝑒𝑥1 = 405 нм 

(«синего» пика поглощения ФС хлоринового ряда) по сравнению с 

окрестностью 𝜆𝑒𝑥2 = 660 нм ( «красного» пика поглощения ФС хлоринового 

ряда): 𝜇𝑒𝑥(𝜆𝑒𝑥1) 𝜇𝑒𝑥(𝜆𝑒𝑥2) ≅ 3,8⁄  (рис. 1.3). Отсюда следует, что выход сигнала 

флуоресценции на постоянную величину происходит на значительно меньших 

глубинах при возбуждении в синем диапазоне длин волн, поскольку 

приповерхностная область сильно поглощающей и рассеивающей биоткани 

экранирует проникновение зондирующего излучения в более глубокие слои, 

содержащие ФС. Таким образом, естественно предположить, что соотношение 

флуоресцентных сигналов, соответствующих различным длинам волн 

возбуждения ФС хлоринового ряда позволяет оценить толщину 

поверхностного флуоресцентного слоя. 

Для флуорофоров с широким спектром поглощения или с несколькими 

пиками в спектре поглощения, в частности, для ФС хлоринового ряда, можно 

ввести отношение сигналов эмиссии для двух длин волн возбуждения 

флуоресценции, нормированных на интенсивность падающего излучения: 

𝑅𝜆 =
𝐼𝑒𝑚(𝜆𝑒𝑥2, 𝜆𝑒𝑚, 𝑑)/𝐼0(𝜆𝑒𝑥2)

𝐼𝑒𝑚(𝜆𝑒𝑥1, 𝜆𝑒𝑚, 𝑑)/𝐼0(𝜆𝑒𝑥1)
  (2.17) 
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где 𝜆𝑒𝑥2 соответствует области пика поглощения ФС в красном 

диапазоне длин волн, а 𝜆𝑒𝑥1 – области пика поглощения ФС в синем диапазоне 

длин волн. Соотношение (2.17) построено таким образом, чтобы увеличение 

толщины слоя d соответствовало росту величины 𝑅𝜆, для чего в знаменателе 

должен находиться сигнал, соответствующий бо́льшим значениям 

коэффициента ослабления на длине волны зондирования и поэтому 

достигающий насыщения при меньших d. 

Учитывая соотношение (2.16), выражение (2.17) для отношения 

флуоресцентных сигналов 𝑅𝜆 можно представить в виде: 

𝑅𝜆 =
𝜂2𝜇𝑎,𝑓(𝜆𝑒𝑥2)𝑘(𝜆𝑒𝑥2)

𝜂1𝜇𝑎,𝑓(𝜆𝑒𝑥1)𝑘(𝜆𝑒𝑥1)
 
𝜇𝑒𝑥1 + 𝜇̃𝑒𝑚
𝜇𝑒𝑥2 + 𝜇̃𝑒𝑚

 
1 − 𝑒−(𝜇𝑒𝑥2+𝜇̃𝑒𝑚)𝑑

1 − 𝑒−(𝜇𝑒𝑥1+𝜇̃𝑒𝑚)𝑑
  (2.18) 

где 𝜂1и 𝜂2 – квантовые выходы флуоресценции при возбуждении на 

длинах волн 𝜆𝑒𝑥1и 𝜆𝑒𝑥2 соответственно. Соотношение 𝑅𝜆, зависящее только от 

параметров среды и флуорофора, может быть получено из экспериментальных 

измерений сигналов флуоресценции, возбуждаемых на двух длинах волн, при 

условии, что характеристики регистрирующей аппаратуры на этих длинах 

волн не различаются, либо после нормировки на соответствующие параметры 

детектирования. 

Анализ формулы (2.18) позволяет определить асимптотическое 

поведение величины 𝑅𝜆 при малых и больших значениях толщины 

флуоресцирующего слоя d. При 𝑑 ⟶ 0 сигналы флуоресценции, 

возбуждаемые на обеих длинах волн, линейно зависят от толщины, вследствие 

чего 𝑅𝜆 стремится к постоянному значению  

𝑅𝜆(𝑑 ⟶ 0) ≅ 𝑅𝜆
(0)
=
𝜂2𝜇𝑎,𝑓(𝜆𝑒𝑥2)𝑘(𝜆𝑒𝑥2)

𝜂1𝜇𝑎,𝑓(𝜆𝑒𝑥1)𝑘(𝜆𝑒𝑥1)
  (2.19) 

Следует заметить, что 𝑅𝜆
(0)

 выражается через произведение двух 

величин: отношение приведенных коэффициентов поглощения ФС ημa,f на 

двух длинах волн возбуждения и отношение интенсивностей зондирующего 
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излучения на поверхности среды 
𝐼0(𝜆𝑒𝑥2)𝑘(𝜆𝑒𝑥2)

𝐼0(𝜆𝑒𝑥1)𝑘(𝜆𝑒𝑥1)
, которое может быть напрямую 

получено из измерений диффузно отраженных биотканью сигналов. 

При малых значениях d зависимость 𝑅𝜆(𝑑) близка к линейной, угол 

наклона которой определяется разностью коэффициентов ослабления 

зондирующего излечения на двух длинах волн:  

𝑅𝜆(𝑑 < 2/(𝜇𝑒𝑥1 − 𝜇𝑒𝑥2)) ≅ 𝑅𝜆
(𝑙𝑖𝑛)(𝑑) = 𝑅𝜆

(0)
(1 +

𝑑(𝜇𝑒𝑥1 − 𝜇𝑒𝑥2)

2
)  (2.20) 

Данная асимптотика хорошо описывает поведение 𝑅𝜆(𝑑) в интервале 

значений 𝑑 < 2/(𝜇𝑒𝑥1 − 𝜇𝑒𝑥2); при дальнейшем увеличении толщины слоя ФС 

рост 𝑅𝜆(𝑑) замедляется и для больших толщин стремится к постоянной 

величине  

𝑅𝜆 (𝑑 ≫
2

(𝜇𝑒𝑥1 − 𝜇𝑒𝑥2)
) ≅ 𝑅𝜆

(𝑖𝑛𝑓)
= 𝑅𝜆

(0) 𝜇𝑒𝑥1 + 𝜇̃𝑒𝑚
𝜇𝑒𝑥2 + 𝜇̃𝑒𝑚

 (2.21) 

Предел 𝑅𝜆
(∞)

 зависит в том числе и от коэффициента ослабления 

излучения на длине волны флуоресценции, в отличие от выражений для 𝑅𝜆
(0)

 

(2.19) и 𝑅𝜆
(𝑙𝑖𝑛)(𝑑) (2.20), полученных для малых d и определяемых параметрами 

ослабления только зондирующего излучения и приведенными 

коэффициентами поглощения ФС. При 𝑅𝜆 < 0.95𝑅𝜆
(𝑖𝑛𝑓)

, отношение 𝑅𝜆 

чувствительно к величине толщины слоя биоткани, содержащего ФС,  в 

интервале значений 0 < 𝑑 < 3/(𝜇𝑒𝑥2 + 𝜇̃𝑒𝑚). В этом случае отношение 

флуоресцентных сигналов 𝑅𝜆 может служить для оценки толщины 

флуоресцентного слоя, если известны спектры приведенного коэффициента 

поглощения ФС 𝜂𝜇𝑎,𝑓(𝜆𝑒𝑥) и эффективного коэффициента диффузного 

ослабления 𝜇 (как общего случая 𝜇̃). 
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2.4. Монте-Карло моделирование флуоресценции распределённого в 

биоткани флуорофора 

 

Для отыскания решения УПИ (2.1) с любой заданной точностью в 

широком диапазоне глубин, оптических параметров, произвольных 

граничных и начальных условий применяются численные методы, среди 

которых наиболее часто используется метод Монте-Карло моделирования. 

Метод основан на многократном повторении  расчета  случайной  траектории  

движения фотона  в  среде  с  заданной  геометрией  и  оптическими  

свойствами  и  последующем  статистическом  анализе  полученных  данных 

[149]. Метод Монте-Карло моделирования является наиболее широко 

применяемым в численном моделировании распространения оптического 

излучения в биологических тканях [150, 151]. Различные модификации метода 

Монте-Карло используются для моделирования изображений, получаемых 

методами оптической визуализации, и последующей оптимизации 

соответствующих систем [152-154]. 

Единственным недостатком метода Монте-Карло, с вычислительной 

точки зрения, является его потребность в больших вычислительных 

мощностях. Однако в последние годы время вычисления на персональном 

компьютере удалось существенно снизить благодаря многопотоковым 

вычислителям, и, в частности, графическим процессорам [155, 156]. 

Случайные траектории фотонов независимы друг от друга, следовательно, 

расчёт траекторий может осуществляться параллельно без обмена данными 

между потоками. 

Для численного подтверждения разработанной теоретической модели 

формирования флуоресцентного сигнала, описанной в подразделе 2.2, 

проводилось моделирование методом Монте-Карло. Алгоритм был 

адаптирован для среды MATLAB. Поскольку среда MATLAB оптимизирована 

для работы с массивами большого размера, одновременные операции над 

массивами характеристик фотонов обеспечивают выигрыш во времени 
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расчетов по сравнению с традиционным последовательным вычислением 

случайных траекторий.  

Численное моделирование флуоресцентного сигнала от слоя биоткани, 

содержащего ФС, проводится в два этапа по аналогии с построением 

аналитической модели. На первом этапе производится расчет трехмерных карт 

плотности поглощенной флуорофором световой дозы зондирующего 

излучения 𝑃𝑎𝑏𝑠(𝜆𝑒𝑥, 𝑥𝑖 , 𝑦𝑖 , 𝑧𝑖) на длине волны возбуждения флуоресценции 𝜆𝑒𝑥 

с учетом заданной геометрии среды, распределения флуорофора в ней, а также 

оптических свойств среды и флуорофора на длине волны накачки. Фотонам 

задаются начальные характеристики: вес, направление и позиции в 

декартовых координатах. Затем массивы характеристик обрабатываются в 

соответствии с Монте-Карло алгоритмом, в котором учитывается изменение 

траектории фотонов за счет рассеяния и уменьшение веса фотонов из-за 

поглощения среды. При численном моделировании также учитывается 

добавочное поглощение в слое среды, содержащем флуорофор. Под общей 

поглощенной дозой воздействующего излучения в элементарном объеме 

среды 𝑑𝑉 = Δ𝑥Δ𝑦Δ𝑧,  где Δ𝑥, Δ𝑦, Δ𝑧 соответствуют шагам сетки по 

декартовым координатам, понимается суммарный вес, потерянный фотонами 

вследствие поглощения, находясь в данном элементарном объеме. 

На втором этапе рассчитанные карты поглощённой флуорофором 

световой дозы для выбранных длин волн возбуждения используются в 

качестве распределённого источника эмиссии флуоресценции. Общий вес 

фотонов, испущенных из центра каждого вокселя карты при моделировании 

эмиссии флуоресценции, соответствует 𝜂𝑃𝑎𝑏𝑠(𝜆𝑒𝑥, 𝑥𝑖 , 𝑦𝑖 , 𝑧𝑖)Δ𝑥Δ𝑦Δ𝑧. 

Интенсивность флуоресценции вычисляется путем усреднения суммарного 

веса фотонов, покинувших биоткань, по аналогии с получением сигнала 

флуоресценции фотоприемником в экспериментальной установке [157], 

который пропорционален падающей на него интенсивности флуоресценции. 

Отношение флуоресцентных сигналов 𝑅𝜆(𝑑), возбуждаемых на двух длинах 
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волн, вычисляется из результатов моделирования в соответствии с 

выражением (2.17). 

 

2.5. Сравнение аналитической модели и результатов Монте-Карло 

моделирования 
 

Для сравнения результатов расчёта характеристик флуоресценции слоя 

биоткани, содержащего ФС, в рамках аналитической модели и Монте-Карло 

моделирования биоткань в соответствии с рис. 2.1 была задана как 

двухслойная среда, верхний слой которой содержал ФС хлоринового ряда с 

объёмной концентрацией С0 = 0,5%, что соответствует типичным значениям 

при введении ФС в организм перед процедурой ФДТ [158]. Базовые 

оптические параметры среды, представленные в таблице 1, соответствовали 

значениям для дермы человека [99]. Толщина верхнего слоя, содержащего ФС, 

варьировалась от 0,01 до 3 мм, при этом полная толщина биоткани составляла 

6 мм. Поперечные размеры среды составляли 20 мм * 20 мм. Показатель 

преломления биоткани был равен 1,37. 

 

Таблица 1. 

Базовые оптические свойства биоткани дермы и слоя дермы, 

содержащей ФС, для Монте-Карло моделирования и аналитического 

исследования на основе данных работы [99]. 

Длина 

волны  

μa, мм-1 

μs, 

мм-1 
g 

Коэффициент 

диффузного ослабления 

µ, мм-1 

Биоткань  

Слой, 

содержащий 

ФС 

Биоткань  

Слой, 

содержащий 

ФС 

λex1=405 

нм 
0,89 1,01 37 0,8 

4,67 4,99 

λex2=660 

нм 
0,15 0,19 14 0,8 

1,15 1,31 

λem=760 

нм 
0,13 0,13 12 0,8 

0,96 0,96 
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Результаты сравнения аналитической модели и Монте-Карло 

моделирования представлены на рис. 2.3. Поскольку в рамках Монте-Карло 

моделирования рассматривается двухслойная среда, в верхнем слое которой 

содержится флуорофор, а аналитические решения (2.16) получены в рамках 

распространения излучения в однородной среде, аналитические кривые 

приведены для двух случаев: при расчете карты поглощения возбуждающего 

излучения коэффициент поглощения среды считается равным 𝜇𝑎,𝑡𝑖𝑠𝑠(𝜆) (АМ) 

или 𝜇𝑎,𝑡𝑖𝑠𝑠(𝜆) + 𝜇𝑎,𝑓(𝜆) (АМ+), что соответствует учету вклада ФС в 

поглощение среды. 
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Рисунок 2.3. Интенсивности флуоресценции 𝐼𝑒𝑚 𝐼0⁄ , нормированные на 

интенсивность падающего излучения, в зависимости от толщины 

приповерхностного флуоресцентного слоя d при возбуждении флуоресценции 

на длине волны 405 нм (а) и 660 нм (б), а также их отношение 𝑅𝜆 для всего 

рассмотренного диапазона значений d и его асимптоты (в), вычисленные в 

рамках Монте-Карло моделирования (МК) и аналитической модели для 
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базовых оптических параметров дермы (АМ) и для случая учета вклада ФС в 

коэффициент поглощения 𝜇𝑎(𝜆) = 𝜇𝑎,𝑡𝑖𝑠𝑠(𝜆) + 𝜇𝑎,𝑓(𝜆) (АМ+). 

 

Как следует из вида формулы (2.16), интенсивность флуоресценции 

монотонно растёт с увеличением толщины флуоресцентного слоя, что и 

демонстрируют рис. 2.3а,б. При этом, как видно из рис. 2.3а,б, с увеличением 

величина флуоресцентного сигнала быстрее достигает предельного значения 

𝐼𝑒𝑚
(∞)

 для длины волны возбуждения 405 нм, что связано с более сильным 

ослаблением зондирующего излучения на длине волны 405 нм по сравнению 

с длиной волны 660 нм. В то же время интенсивность флуоресценции, 

рассчитанная с помощью Монте-Карло моделирования, выходит на более 

низкий асимптотический уровень при больших толщинах слоя, содержащего 

ФС. Это расхождение связано с упрощением, сделанным при построении 

аналитической модели, в рамках которой при распространении 

возбуждающего и флуоресцентного излучения влияние добавочного 

поглощения в слое, содержащем ФС, не учитывается, а среда считается 

однородной. Для подтверждения этого предположения на графиках рис. 2.3 и 

ниже приведены аналитические кривые, рассчитанные по формуле (16) для 

однородной среды, у которой коэффициент поглощения равен 𝜇𝑎(𝜆) =

𝜇𝑎,𝑡𝑖𝑠𝑠(𝜆) + 𝜇𝑎,𝑓(𝜆), что соответствует равномерному распределению ФС с 

заданной концентрацией по всему объему биоткани. Из рис. 2.3а,б видно, что 

асимптотика зависимости сигнала флуоресценции от толщины 

флуоресцентного слоя d, рассчитанная с помощью Монте-Карло 

моделирования, располагается между асимптотиками, рассчитанными с 

помощью аналитической модели для сред с базовым поглощением и с учетом 

дополнительного поглощения ФС. Отношение 𝑅𝜆(𝑑), рассчитанное с 

помощью соотношения (2.17) на основе данных аналитической модели и 

Монте-Карло моделирования, а также асимптотики (2.19)-(2.21), 

представлены на рис. 2.3в. Аналитическая модель хорошо согласуется с 
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результатами численного моделирования. Тем не менее, необходимо 

отметить, что при малых значениях d (𝑑 < 0,1 мм) результаты Монте-Карло 

моделирования отличаются от линейной асимптотики, полученной в рамках 

аналитической модели, поскольку для малых значений d не выполняются 

условия применимости диффузионного приближения, лежащего в основе 

аналитической модели (2.16). Представленная на рис. 2.3в зависимость 

характеризуется наличием линейного участка на интервале толщин 

флуоресцентного слоя 𝑑 = 0,1 − 0,5 мм, за которым следует выход на 

постоянную асимптоту. Величина 𝑅𝜆(𝑑) в меньшей степени чувствительна к 

неоднородному распределению поглощения (как к эффекту более высокого 

порядка). Зависимость отношения 𝑅𝜆 от толщины флуоресцентного слоя 

является монотонной, что позволяет использовать зависимость 𝑅𝜆(𝑑) в 

качестве критерия оценки толщины приповерхностного флуоресцентного 

слоя. Рациометрический параметр 𝑅𝜆, рассчитываемый с использованием 

аналитического соотношения (2.17), позволит получить адекватную оценку 

толщины d слоя ФС хлоринового ряда даже при описанных упрощениях 

модели флуоресцентного сигнала. Так, применение разработанной 

аналитической модели позволяет оценить толщину содержащего ФС 

хлоринового ряда приповерхностного слоя кожи в диапазоне от 0,1 до 2 мм с 

точностью 0,1 мм (рис. 2.3). 

 

2.6. Исследование влияния оптических свойств биоткани на точность 

оценки локализации флуорофора 

 

Оптические характеристики биотканей для конкретного организма 

могут варьироваться внутри выборки значений для набора одинаковых 

объектов (организмов) в пределах ±30% [159]. В связи с этим для оценки 

устойчивости разработанной аналитической модели к вариациям оптических 

свойств биоткани было проведено сравнение результатов Монте-Карло 

моделирования и аналитического исследования при изменении оптических 
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свойств дермы в пределах ±30%. Результаты для вариации отдельно 

коэффициента поглощения и коэффициента рассеяния в пределах ±30% от 

базовых представлены на рис. 2.4 и рис. 2.5 соответственно.  
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Рисунок. 2.4. Интенсивности флуоресценции 𝐼𝑒𝑚 𝐼0⁄ , нормированные 

на интенсивность падающего излучения, в зависимости от толщины 

приповерхностного слоя ФС d при возбуждении флуоресценции на длине 

волны 405 нм (а) и 660 нм (б), а также их отношение 𝑅𝜆 (в), вычисленные в 

рамках Монте-Карло моделирования (МК) и аналитической модели без учета 

(АМ) и с учетом (АМ+) вклада ФС в коэффициент поглощения среды для 

вариаций коэффициента поглощения на +30% (а-в) и на -30% (г-е) среды 

относительно базовых (Табл. 1). 
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Рисунок 2.5. Интенсивности флуоресценции 𝐼𝑒𝑚 𝐼0⁄ , нормированные на 

интенсивность падающего излучения, в зависимости от толщины 

приповерхностного слоя ФС d при возбуждении флуоресценции на длине 

волны 405 нм (а) и 660 нм (б), а также их отношение 𝑅𝜆 (в), вычисленные в 

рамках Монте-Карло моделирования (МК) и аналитической модели без учета 

(АМ) и с учетом (АМ+) вклада ФС в коэффициент поглощения среды для 

вариаций коэффициента рассеяния на +30% (а-в) и на -30% (г-е) среды 

относительно базовых (Табл. 1). 

 

Следует отметить, что флуоресцентный сигнал от среды формируется 

не только фотонами эмиссии, вышедшими из верхнего слоя среды, 

содержащего ФС, но и фотонами эмиссии, обратно диффузно рассеянными 

нижним слоем биоткани, не содержащим ФС. Из результатов, представленных 

на рис. 2.3-2.5, можно видеть, что для длины волны возбуждения 𝜆𝑒𝑥 = 405 нм 

зависимость сигнала флуоресценции от толщины флуоресцентного слоя d, 

рассчитанная в рамках Монте-Карло моделирования, располагается ближе к 

аналитической кривой для среды с учётом вклада ФС в коэффициент 

поглощения (𝜇𝑎 = 𝜇𝑎,𝑡𝑖𝑠𝑠 + 𝜇𝑎,𝑓). Это объясняется тем фактом, что сигнал 

флуоресценции при возбуждении в «синем» диапазоне длин волн 
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формируется преимущественно приповерхностными слоями среды и для 

больших толщин слоя, содержащего ФС, слабо чувствителен к параметрам 

нижнего слоя, не содержащего ФС. При возбуждении флуоресценции в 

«красном» диапазоне длин волн фотоны, обратно рассеянные из объема среды, 

не содержащего ФС, дают значительный вклад в мощность возбуждающего 

излучения, поглощаемую флуорофором, поэтому кривая интенсивности 

флуоресценции, рассчитанная методом Монте-Карло, располагается между 

двумя аналитическими кривыми, рассчитанными для среды с базовым 

поглощением и с учетом дополнительного поглощения ФС.  

При одновременной вариации коэффициентов поглощения и рассеяния 

на ±30% происходит изменение коэффициента диффузного ослабления 𝜇 на 

аналогичную величину. Это изменение является более значительным, чем в 

случае вариации только коэффициента рассеяния или поглощения, что ведет к 

более существенному изменению характера зависимости 𝑅𝜆(𝑑). 

Соответствующие зависимости показаны на рис. 2.6. 
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Рисунок 2.6. Отношения 𝑅𝜆 флуоресцентных откликов на длинах волн 

660 и 405 нм, вычисленные в рамках Монте-Карло моделирования (МК) и 

аналитической модели (АМ) для базовых параметров среды и одновременной 

вариации коэффициентов поглощения и рассеяния среды в пределах +30% и -

30% относительно базовых. 
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Анализ зависимостей 𝑅𝜆(𝑑) на рис. 2.3-2.6 демонстрирует, что при 

пропорциональном изменении параметров базовой среды на обеих длинах 

волн зондирования с одновременным сохранением спектра поглощения ФС 

интервал изменения значений 𝑅𝜆 [𝑅𝜆
(0)
, 𝑅𝜆

(∞)
]  остается практически 

неизменным, поскольку определяется отношением характеристик среды на 

длинах волн 𝜆𝑒𝑥1, 𝜆𝑒𝑥2 и 𝜆𝑒𝑚 (2.18). Скорость изменения 𝑅𝜆(𝑑) на линейном 

участке, наоборот, чувствительна к изменению абсолютных значений 

коэффициентов ослабления 𝜇, поскольку пропорциональна разности 𝜇𝑒𝑥1 −

𝜇𝑒𝑥2  (2.20), но одинаковые по величине и знаку относительные изменения 

либо поглощения, либо рассеяния, вызывают практически одинаковый эффект 

в темпе нарастания 𝑅𝜆(𝑑). 

Очевидно, что для оценки толщины флуоресцирующего слоя d на 

основании данных двухволновой ФВ необходимо использовать функцию 

𝑑(𝑅𝜆), обратную рассмотренной выше зависимости 𝑅𝜆(𝑑), причем, поскольку 

величина 𝑅𝜆 зависит от оптических свойств биоткани, их априорная 

неизвестность может служить источником погрешности в определении d. Для 

оценки величины этой погрешности были построены зависимости 𝑑(𝑅𝜆) как 

для базовых оптических свойств, так и для случая их вариаций на величины в 

пределах ±30%, включая одновременные. Результаты представлены на рис. 

2.7. 
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Рисунок 2.7. Оценки толщины флуоресцирующего слоя d по величине 

отношения сигналов флуоресценции 𝑅𝜆, полученные в рамках аналитической 
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модели (а) и метода Монте-Карло (б), для базовых значений оптических 

свойств (ОС) дермы (сплошная линия) и для их различных вариаций (включая 

одновременные) в пределах ±30% (интервал указан серым цветом). 

 

Оценка ширины области значений (выделена на рис. 2.7 серым цветом) 

для фиксированных значений 𝑅𝜆 позволяет оценить погрешность определения 

толщины флуоресцирующего слоя в 25-30% при погрешности определения 

оптических свойств биоткани в 30% в диапазоне значений 𝑅𝜆 [0,4; 1], что 

соответствует интервалу толщин флуоресцирующего слоя 𝑑 ~0,1 − 2 мм. Для 

малых значений d (𝑑 ≪ 𝑙𝑡𝑟 = 3𝐷) предложенная аналитическая модель не 

может быть использована, поскольку в этом случае нарушаются условия 

применимости диффузионного приближения. При больших значениях d (𝑑 >

3/(𝜇𝑒𝑥2 + 𝜇̃𝑒𝑚)) изменение флуоресцентных сигналов перестает быть 

чувствительным к наличию флуорофора, что ограничивает возможности 

применения предложенного метода оценки толщины флуоресцентного слоя. 

Применимость предложенного рациометрического подхода к оценке 

локализации флуорофора также ограничена выполнением условия 𝜇𝑎 ≪ 𝜇𝑠
′  

между коэффициентом поглощения и транспортным коэффициентом 

рассеяния в биоткани (условие применимости диффузионного приближения). 

При нарушении указанного условия формула (2.18) становится некорректной, 

и для оценки локализации флуорофора целесообразно реализовать решение 

обратной задачи на основании результатов Монте-Карло моделирования.  

 

2.7. Монте-Карло моделирование флуоресценции фотосенсибилизатора, 

распределённого внутри биоткани, при внутривенном введении и 

поверхностном нанесении 

 

Представленные в разделах 2.5-2.6 результаты аналитического 

исследования и численного моделирования получены в предположении об 

однородном распределении флуорофора в приповерхностном слое биоткани 
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(рис. 2.1). Следует заметить, что традиционно при проведении процедуры 

ФДТ используются два типа введения ФС в организм: при лечении 

неопухолевых патологий используется, как правило, поверхностное нанесение 

ФС, в то время как при ФДТ новообразований ФС вводится внутривенно и 

доставляется в опухолевые ткани кровотоком. При поверхностном нанесении 

на кожу или слизистые ФС диффундирует в биоткань, неравномерно 

распределяясь в ней по глубине [160, 161]. При внутривенном (системном) 

введении ФС в организм и последующей доставке препарата в опухолевые 

ткани посредством кровотока распределение ФС традиционно считается 

однородным [162], однако в этом случае кровеносные сосуды  располагаются 

в биоткани на некоторой глубине, что приводит к необходимости учёта в 

модели приповерхностного слоя, практически не содержащего флуорофора. 

Таким образом, предложенный рациометрический подход к оценке 

локализации флуорофора в биоткани на основе двухволновой ФВ требует 

обобщения на случай неоднородного распределения флуорофора в 

приповерхностном слое биоткани при поверхностном нанесении и на случай 

однородного распределения в заглублённом слое биоткани. Исследование 

формирования флуоресцентных сигналов в описанных случаях 

осуществлялось на основе численного моделирования методом Монте-Карло. 

Схемы численных экспериментов для обоих случаев введения ФС показаны 

на рис. 2.8. 
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Рисунок 2.8. Геометрия численного моделирования и профиль 

концентрации ФС для случая системного введения ФС (а) и поверхностного 

нанесения ФС (б). 1 — флуоресцентный слой, 2 — окружающая биоткань. 

 

При моделировании системного введения ФС (рис. 2.8а) вычислялась 

карта поглощённой ФС световой дозы при однородном распределении в слое 

толщиной d, находящемся на глубине z0. Величины d и z0 варьировались от 

0,25 до 3 мм независимо друг от друга. Объёмная концентрация ФС внутри 

слоя считалась постоянной 𝐶𝑃𝑆(𝑧) = 𝑐𝑜𝑛𝑠𝑡 = 𝐶0. Как и в случае 

приповерхностного флуоресцентного слоя с однородным распределением ФС, 

величина С0 выбрана равной 0,5% [158]. 

При моделировании случая поверхностного нанесения ФС (рис. 2.8б) 

вычислялась карта поглощённой ФС световой дозы в приповерхностном слое, 

дополнительно разбитом на слои с постоянной объёмной концентрацией с 

шагом Δz = 250 мкм. При этом объёмная концентрация ФС уменьшалась с 

глубиной по закону 

𝐶𝑃𝑆(𝑧) = 𝐶0𝑒
−𝛼𝑧𝑖  (2.22) 

где zi — координата верхней границы i-го слоя; 𝑧 ∈ [𝑧𝑖; 𝑧𝑖 + ∆𝑧]. 

Величина С0 выбрана равной 0,5% [158], α = 0,6 мм-1 [161]. Выбор величины 

шага дискретизации обусловлен тем, что он, с одной стороны, обеспечивает 

достаточное изменение концентрации ФС во всём флуоресцентном слое, а с 

б а 
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другой стороны, превышает длину свободного пробега фотонов в среде, 

поскольку метод Монте-Карло моделирования подразумевает локальную 

однородность оптических свойств среды на длине свободного пробега. 

Толщина флуоресцентного слоя варьировалась от 0,5 мм до 3 мм. Во всех 

случаях полные размеры среды составляли 10 мм * 10 мм * 6 мм. В качестве 

оптических параметров биоткани использовались значения, представленные в 

таблице 2 [26].  

 

Таблица 2. 

Оптические свойства базовой биоткани и биоткани, содержащей ФС. 

Длина 

волны, нм 

μa, мм-1 μs, мм-1 g 

Биоткань 
Слой c 

ФС 
Биоткань 

Слой c 

ФС 
Биоткань 

Слой c 

ФС 

λex1=405 

нм 
0,47 0,59 5,0 5,6 0,84 0,79 

λex2=660 

нм 
0,04 0,08 4,8 5,0 0,87 0,83 

λem=760 

нм 
0,03 0,03 4,6 4,7 0,88 0,85 

 

Число фотонов зондирующего излучения составляло 107, геометрия 

засветки была реализована в виде плоской волны. Отношение 

флуоресцентных сигналов 𝑅𝜆 вычислялось по формуле (2.17). 

Карты распределения поглощённой ФС световой дозы 

𝑑𝑃𝑎𝑏𝑠(𝜆𝑒𝑥, 𝑥, 𝑦, 𝑧), нормированной на число запускаемых в среду фотонов на 

единицу площади, для случая системного введения ФС (рис. 2.8а) при 

различных длинах волн возбуждения, глубинах залегания и толщинах 

флуоресцентного слоя представлены на рис. 2.9 и рис. 2.10.  
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Рисунок 2.9. Карты распределений поглощённой ФС световой дозы при 

системном введении ФС для случая флуоресцентных слоёв толщиной 3 мм на 

поверхности биоткани (а, г) и на глубинах 0,5 мм (б, д) и 1 мм (в, е) при 

возбуждении флуоресценции на длинах волн 405 нм (а–в) и 660 нм (г–е). 

Величина световой дозы нормирована на число запускаемых в среду фотонов 

на единицу площади. 

 

 

Рисунок 2.10. Карты распределений поглощённой ФС световой дозы 

при системном введении ФС для случая флуоресцентных слоёв толщиной 0,5 

мм (а, г), 1 мм (б, д) и 3 мм (в, е) на глубине 0,5 мм внутри биоткани при 

возбуждении флуоресценции на длинах волн 405 нм (а–в) и 660 нм (г–е). 

Величина световой дозы нормирована на число запускаемых в среду фотонов 

на единицу площади. 
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Поглощаемая ФС световая доза уменьшается с увеличением глубины 

залегания слоя, причём уменьшение для длины волны возбуждения 405 нм 

происходит значительно быстрее, что связано со значительно большим 

ослаблением возбуждающего излучения при распространении в биоткани. 

При этом поглощаемая ФС световая доза в верхних слоях флуоресцентной 

области для длины волны 405 нм значительно превышает аналогичную 

величину для длины волны 660 нм. Этот факт связан с гораздо большим 

собственным поглощением ФС на длине волны 405 нм. 

Карты распределения поглощённой ФС световой дозы 

𝑑𝑃𝑎𝑏𝑠(𝜆𝑒𝑥, 𝑥, 𝑦, 𝑧), нормированной на число запускаемых в среду фотонов на 

единицу площади, для случая поверхностного нанесения ФС (рис. 2.8б) при 

различных длинах волн возбуждения представлены на рис. 2.11. Для 

сравнения на этом же рисунке представлены соответствующие результаты для 

приповерхностного слоя той же толщины с постоянной концентрацией 

С0=0,5%. 

 

 

Рисунок 2.11. Карты распределений поглощённой ФС световой дозы в 

случае его поверхностного нанесения для однородного (а, в) и 

экспоненциального (б, г) распределения при возбуждении флуоресценции ФС 

на длинах волн 405 нм (а, б) и 660 нм (в, г). Величина световой дозы 

нормирована на число запускаемых в среду фотонов на единицу площади. 
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Как следует из рис. 2.11, экспоненциальное уменьшение концентрации 

ФС в биоткани приводит к перераспределению поглощенной световой дозы в 

пользу поверхностных слоев биоткани, и этот эффект более ярко выражен для 

длины волны 660 нм, что связано с ограниченным проникновением синего 

света в биоткань. Для количественного сравнения наблюдаемых эффектов на 

рис. 2.12 представлены центральные сечения карт поглощённой ФС световой 

дозы 𝑑𝑃𝑎𝑏𝑠(𝜆𝑒𝑥, 𝑥, 𝑦, 𝑧) при однородном распределении ФС в слое толщиной 3 

мм внутри среды (рис. 2.12а), а также однородном и экспоненциальном 

распределении ФС в приповерхностном слое толщиной 3 мм (рис. 2.12б). 
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Рисунок 2.12. Центральные сечения карт распределений парциального 

поглощения ФС (а) при возбуждении флуоресценции на длинах волн 405 нм 

(сплошные кривые) и 660 нм (пунктирные кривые) во флуоресцентном слое 

толщиной 3 мм на различной глубине залегания с однородным 

распределением ФС; (б) при возбуждении флуоресценции на длинах волн 405 

нм (синие кривые) и 660 нм (красные кривые) в приповерхностном 

флуоресцентном слое толщиной 3 мм  с однородным (сплошные кривые) и 

экспоненциальным (пунктирные линии) распределениями ФС. 

 

При возбуждении на длине волны 405 нм наибольшая световая доза 

поглощается в верхнем слое биоткани, при этом для глубин залегания слоя, 

превышающих величину 2 мм, поглощаемая доза светового излучения, 

следовательно, и флуоресцентный отклик для длины волны возбуждения 405 
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нм относительно невелики. Для каждой из длин волн возбуждения 

флуоресценции 405 нм и 660 нм спад кривых, соответствующих различным 

глубин локализации флуоресцентного слоя, в зависимости от глубины z 

происходит примерно одинаково, тем не менее, поглощённая ФС световая 

доза немного возрастает с увеличением глубины локализации 

флуоресцентного слоя, что связано с отсутствием дополнительного 

ослабления света в верхнем слое в силу отсутствия в нём ФС. Дискретность 

изменения концентрации во флуоресцентном слое (2.22) при поверхностном 

нанесении ФС приводит к волнообразности линий на рис. 2.12б. Рис. 2.11 и 

рис. 2.12б наглядно демонстрируют необходимость учёта неоднородности 

распределения ФС в приповерхностном слое биоткани после поверхностного 

нанесения ФС. 

В рамках Монте-Карло моделирования были рассчитаны зависимости 

отношения флуоресцентных сигналов 𝑅𝜆 от глубины залегания содержащего 

ФС слоя при системном введении ФС и от толщины приповерхностного 

содержащего ФС слоя при поверхностном нанесении ФС. На рис. 2.13 

представлены зависимости отношения 𝑅𝜆 от глубины залегания 

флуоресцентного слоя z0 и его толщины d при системном введении ФС. 
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Рисунок 2.13. Зависимости отношения флуоресцентных сигналов 𝑅𝜆 от 

глубины залегания флуоресцентного слоя для случая системного введения ФС 

(рис. 2.8а). 
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Для слоя постоянной толщины d отношение растёт при увеличении 

глубины локализации z0. Это объясняется совокупностью таких факторов, как 

быстрое уменьшение поглощённой ФС световой дозы возбуждающего 

излучения и значительно большее ослабление возбуждающего излучения на 

длине волны 405 нм по сравнению с длиной волны 660 нм. Как видно из рис. 

2.13, отношение 𝑅𝜆 демонстрирует экспоненциальную зависимость от 

глубины залегания с независящим от толщины слоя показателем. 

Таким образом, отношение 𝑅𝜆 позволяет оценить глубину залегания z0 

флуоресцентного слоя известной толщины d внутри биоткани. Монотонное 

возрастание 𝑅𝜆 с увеличением толщины слоя d показывает, что отношение 𝑅𝜆 

является также критерием оценки толщины d флуоресцентного слоя с 

известной глубиной залегания z0 внутри биоткани, в том числе и для 

приповерхностных локализаций, т.е. при z0 = 0, что согласуется с 

результатами, представленными в разделе 2.5. При толщине флуоресцентного 

слоя более 1 мм, что зачастую реализуется на практике, глубину его залегания 

можно оценить с точностью до 1 мм. 

Зависимости отношения 𝑅𝜆 от толщины приповерхностного 

содержащего ФС слоя с экспоненциальным распределением концентрации ФС 

при поверхностном нанесении, вычисленные в рамках Монте-Карло 

моделирования, представлены на рис. 2.14. Для сравнения на этом же рисунке 

представлены результаты Монте-Карло моделирования для однородного 

распределения ФС. 
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Рисунок 2.14. Зависимости отношения флуоресцентных сигналов 𝑅𝜆 от 

толщины флуоресцентного слоя d для случая поверхностного нанесения ФС 

(22) при различных концентрациях ФС, а также результаты численного 

моделирования (𝐶𝑃𝑆(𝑧) = 𝐶0) для случая однородного распределения ФС в 

приповерхностном слое биоткани.  

 

Наклон представленных на рис. 2.14 кривых уменьшается при 

увеличении толщины слоя, что связано с уменьшением вклада больших 

глубин во флуоресцентные сигналы и их отношение. Показатели поглощения 

биоткани и ФС в концентрации С0 сравнимы для длины волны 660 нм, в то 

время как для длины волны 405 нм поглощение среды значительно превышает 

поглощение ФС. Таким образом, увеличение концентрации ФС приводит к 

значительному увеличению поглощенной ФС световой дозы и, как следствие, 

флуоресцентного сигнала для длины волны возбуждения 660 нм, а для длины 

волны возбуждения 405 нм существенного увеличения поглощённой световой 

дозы не наблюдается. Это приводит к увеличению отношению 

флуоресцентных сигналов с ростом концентрации ФС. Увеличение 

концентрации ФС приводит также к уменьшению глубины проникновения 

зондирующего излучения на длине волны 660 нм в биоткань, из-за чего 

формирование флуоресцентного сигнала происходит в основном в 

приповерхностных слоях биоткани, приводя к уменьшению наклона 

зависимостей отношения флуоресцентных сигналов при небольших значениях 
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толщины флуоресцентного слоя. При уменьшении концентрации С0 

уменьшается влияние ФС на отношение 𝑅𝜆, причём в пределе малых 

концентраций величина 𝑅𝜆 перестает зависеть от концентрации флуорофора, 

что позволяет применять рациометрический подход при мониторинге 

проникновения ФС в биоткань. 

 

2.8. Выводы 

 

Предложена аналитическая модель формирования флуоресцентного 

сигнала от распределённого в приповерхностном слое биоткани флуорофора. 

Получено аналитическое выражение для регистрируемой флуоресценции в 

рамках модели, в которой предполагается облучение биоткани плоской 

волной, а каждый элементарный объём флуоресцирующего слоя 

предполагается изотропным точечным излучателем в полубесконечной среде. 

Результаты применения аналитической модели для расчёта флуоресцентных 

откликов от равномерно распределённого в приповерхностном слое кожи 

толщиной более 0,1 мм ФС хлоринового ряда, соответствующих различным 

(405 нм и 660 нм) длинам волн возбуждения флуоресценции в спектре 

поглощения ФС хлоринового ряда, хорошо согласуются (в пределах 

погрешности 10%) с результатами Монте-Карло моделирования. На основе 

предложенной модели предложен рациометрический подход к оценке 

локализации флуорофора в биоткани в рамках двухволновой ФВ в случае 

однородного распределения флуорофора в приповерхностном слое биоткани. 

Показано, что отношение флуоресцентных сигналов 𝑅𝜆, соответствующих 

различным длинам волн возбуждения флуоресценции, может быть 

использовано для оценки толщины приповерхностного слоя d биоткани, 

содержащей флуорофор, поскольку зависимость 𝑅𝜆(𝑑) является монотонно 

возрастающей. Исследована асимптотика полученных зависимостей 𝑅𝜆(𝑑) и 

получены оценки для применимости предложенного подхода. Отношение 𝑅𝜆 

чувствительно к величине толщины слоя биоткани, содержащего ФС,  в 
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интервале значений 0 < 𝑑 < 3/(𝜇𝑒𝑥2 + 𝜇̃𝑒𝑚), что связано с ограниченной 

глубиной проникновения света в биоткань. 

Показано, что применение разработанной аналитической модели 

позволяет оценить толщину содержащего ФС хлоринового ряда 

приповерхностного слоя кожи в диапазоне от 0,1 до 2 мм с точностью 0,1 мм, 

а погрешность априорной оценки оптических свойств биоткани до 30% влечёт 

дополнительную погрешность определения толщины слоя предложенным 

методом в пределах 30%. 

В реальных условиях характерная глубина проникновения ФС зависит 

как от пространственных характеристик диффузии, так и от времени 

проникновения. Задача нахождения пространственно-временного 

распределения концентрации ФС в биоткани в результате его диффузии 

решалась, например, в работе [160]. Для применения разработанной 

упрощенной модели к реалистичной ситуации неравномерного распределения 

ФС можно аппроксимировать сложную зависимость концентрации ФС от 

глубины в каждый момент времени ступенчатой функцией, параметры 

которой – толщина слоя, содержащего ФС, и уровень поглощения ФС – 

выражены через характерный масштаб спадания концентрации ФС с глубиной 

и значение концентрации на поверхности. Тогда оценка толщины слоя ФС по 

рациометрическим измерениям флуоресценции позволит отслеживать 

динамику проникновения ФС вглубь биоткани и определять ее характерные 

временные параметры, что имеет практическую ценность в задачах изучения 

накопления ФС различными типами биотканей. 

Рассмотренная в рамках аналитического исследования упрощённая 

модель биоткани и распределения в ней ФС обобщена на случай локализации 

флуоресцентного слоя с однородным распределением в ней ФС на 

определённой глубине внутри биоткани, а также на случай неоднородного 

распределения ФС в приповерхностном слое биоткани. Описанные модели 

соответствуют системному введению ФС в организм и его доставке в 

опухолевую ткань путём кровотока, а также поверхностному нанесению ФС 
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на кожу или слизистые и его диффузии вглубь биоткани. Показано, что в 

случае системного введения ФС параметр 𝑅𝜆 может использоваться для 

определения глубины локализации содержащего ФС слоя или его толщины. В 

случае поверхностного нанесения ФС величина 𝑅𝜆 может использоваться для 

оценки толщины приповерхностного флуоресцентного слоя.  

Результаты численного моделирования демонстрируют существенные 

количественные различия в значениях параметра 𝑅𝜆 для случая системного 

введения и поверхностного нанесения ФС. Различие связано с 

ограниченностью проникновения оптического излучения в биоткань, 

особенно для синего диапазона длин волн. Таким образом, наличие 

дополнительного слоя биоткани, не содержащего ФС, приводит к гораздо 

более сильному ослаблению зондирующего излучения и флуоресценции с 

увеличением глубины локализации флуоресцентного слоя, особенно для 

длины волны 405 нм, и, следовательно, к значительному росту параметра 𝑅𝜆. 

Для количественной оценки глубины проникновения ФС на основе 

описанной модели необходима информация об оптических свойствах 

конкретного участка биоткани, содержащей флуорофор, на всех рабочих 

длинах волн. Одновременные опорные измерения оптических свойств 

биоткани при осуществлении двухволновой ФВ являются перспективным 

направлением для повышения информативности предложенного 

диагностического метода, предшествующего процедуре ФДТ, что будет 

способствовать повышению эффективности процедуры посредством 

индивидуализации режимов воздействия, корректировки дозы ФС и дозы 

светового облучения. 
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Глава 3. Апробация метода оценки локализации флуорофора в 

биоткани на основе двухволновой флуоресцентной 

визуализации в модельном эксперименте 
 

Для проведения модельных экспериментов по двухволновой ФВ 

необходимы фантомы заданной формы с флуоресцентными включениями. В 

связи с этим целесообразным представляется создание полутвёрдых фантомов 

биоткани с водным раствором агарового порошка в качестве основной 

матрицы. 

В данной Главе разработан подход к созданию фантомов биоткани для 

проведения модельных экспериментов по двухволновой ФВ для задач ФДТ. 

Разработанные фантомы были апробированы в рамках модельного 

эксперимента по двухволновой ФВ фантомов, имитирующих различные 

способы введения ФС в организм. Апробирован метод оценки толщины 

приповерхностного флуоресцентного слоя, разработанный в Главе 2. 

 

3.1 Изготовление агаровых фантомов биоткани 

 

Использование воды с добавлением агарового порошка [140, 141] 

позволяет формировать стабильные матрицы с возможностью добавления 

рассеивающих и поглощающих компонентов, что является важным для 

изготовления полутвёрдых фантомов биоткани. В рамках предлагаемого 

подхода к созданию фантомов биоткани в качестве основной матрицы 

использовался водный раствор агарового порошка с массовой долей 1,25%. 

После нагрева в СВЧ печи до визуально наблюдаемого процесса кипения (до 

температуры ~85ᵒС) раствор охлаждался в комнатных условиях с 

периодическим перемешиванием для растворения всех гранул агарового 

порошка. Липофундин 20% МСТ/ЛСТ (Braun, Германия) смешивался с 

красными чернилами (Koh-i-Noor, Чехия), предварительно подвергнутыми 

ультразвуковому перемешиванию. Использование красных чернил в качестве 

основного хромофора фантома позволяет имитировать особенности спектра 
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поглощения биотканей, обусловленные в рассматриваемом диапазоне 

преимущественно гемоглобином [138]. Полученная смесь добавлялась в 

охлаждённый до температуры ниже 42ᵒС (температуры денатурации белков) 

раствор агара. Предварительные эксперименты показали, что следование 

выбранному температурному режиму критично для получения однородного 

фантома. Поскольку в рамках экспериментов было определено, что из-за 

происходящих в процессе изготовления фантома процессов оптические 

свойства фантома не могут быть рассчитаны как суперпозиция оптических 

свойств его компонентов, соотношение компонентов в фантоме определялось 

эмпирически. Объёмные концентрации липофундина и красных чернил в 

полученном растворе составили 23% и 0,19% соответственно. Затем 

полученный раствор до застывания разливался на 2 равных объёма, в один из 

которых добавлялся гель-ФС на основе хлорина e6 Revixan-Derma (Revixan, 

Россия), объёмная концентрация которого в полученном флуоресцирующем 

фантоме составляла 0,1%. Указанным способом создавались растворы для 

фантомов базовой биоткани и биоткани с введённым флуоресцентным 

агентом, причём различия в оптических свойствах фантомов были 

обусловлены только наличием или отсутствием ФС, являющегося 

дополнительным хромофором. До застывания растворов они разливались в 

ячейки диаметром 45 мм с контролируемой глубиной, а также в кварцевые 

кюветы толщиной 2 мм для проведения спектрофотометрических измерений. 

Изготовленные фантомы имели цилиндрическую форму. Толщины 

изготавливаемых фантомов соответствовали набору глубин ячеек и 

составляли 0,51, 0,68, 1,00 и 2,00 мм. Выбор толщины обусловлен 

характерными толщинами слоев кожи и оценками глубины локализации ФС 

хлоринового ряда при различном введении его в организм перед процедурой 

ФДТ [98]. Также изготавливались фантомы толщиной 30 мм, имитирующие 

толстые образцы биоткани и также имеющие цилиндрическую форму. Все 

полученные фантомы упаковывались в воздухонепроницаемую пленку, 
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помещались в холодильную камеру и охлаждались до температуры 4ᵒС, чтобы 

обеспечить их бо́льшую стабильность при проведении измерений.  

Изготовленный набор фантомов позволил имитировать не только 

однослойные, но также и многослойные биоткани, отдельный слои которых 

могут содержать флуорофор, аналогично использованным в рамках 

численного моделирования (рис. 2.8) геометриям биоткани. Расположение 

флуоресцирующего слоя над слоем базового фантома имитирует ситуацию 

поверхностного нанесения флуорофора на кожу (рис 3.1а), в то время как 

расположение слоя с флуорофором под базовым слоем моделирует 

подповерхностное накопление ФС (за счет микроциркуляции крови) при 

внутривенном введении (рис. 3.1б). 

 

 

Рисунок 3.1. Схема двуслойных агаровых фантомов биоткани, 

имитирующих поверхностное (а) и внутривенное (б) введение ФС в организм. 

 

Внешний вид изготовленных агаровых фантомов биоткани 

представлен на рис. 3.2. Флуоресцирующие фантомы биоткани обладают 

слегка зеленоватым оттенком, обусловленным наличием в их составе ФС, 

эффективно поглощающего в синем и красном диапазонах длин волн. Следует 

отметить, что визуально фантомы имеют более насыщенный цвет по 

сравнению с кожей человека, что связано с тем, что визуально цвет кожи 

обусловлен оптическими свойствами поверхностного рогового слоя, который 

не содержит кровеносных сосудов, в то время как макроскопические 
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оптические свойства кожи определяются нижележащими слоями, в которых 

присутствуют кровеносные сосуды. 

 

 

Рисунок 3.2. Агаровые фантомы базовой биоткани различной толщины 

(вид сверху). 

 

3.2 Оптические свойства агаровых фантомов биоткани 

 

Для определения оптических свойств изготовленных агаровых 

фантомов с помощью спектрофотометра Specord 250 Plus (Analytik Jena, 

Германия), оснащённого интегрирующей сферой, проводились измерения 

спектров коллимированного и диффузного пропускания, а также диффузного 

отражения в диапазоне длин волн 370-1000 нм. Для измерений использовались 

образцы фантомов и их компонентов в кварцевых кюветах толщиной 2 мм. По 

результатам спектрофотометрических измерений спектров диффузного 

пропускания и отражения восстанавливались спектры коэффициента 

поглощения 𝜇𝑎 и транспортного коэффициента рассеяния 𝜇𝑠
′  методом 

инверсного Монте-Карло [163]. По спектрам коллимированного пропускания 

определялись спектры поглощения туши и воды. 
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Спектры коэффициентов поглощения и рассеяния всех компонентов 

фантома (агарового геля, красной туши, липофундина и воды), 

восстановленные из спектрофотометрических измерений, представлены на 

рис. 3.3а. Концентрации веществ в субстанциях, использованных для 

измерения отдельных спектров компонентов, соответствуют таковым в 

итоговом фантоме. Раствор туши и вода не обладают значимым рассеянием, в 

то время как коэффициент поглощения липофундина определяется только 

водой. Восстановленный транспортный коэффициента рассеяния агара 

оказался незначительным и не представлен на графике.  
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Рисунок 3.3. Спектральные зависимости коэффициента поглощения и 

транспортного коэффициента рассеяния для компонентов фантома (а); для 

агарового фантома, жидкого фантома, состоящего из липофундина, красной 

туши и воды, и ожидаемые значения, рассчитанные как сумма свойств 

индивидуальных компонентов («ожидаемый спектр») (б). 

 

Следует отметить, что в соответствии с полученным зависимостями 

можно ожидать, что рассеяние в изготавливаемом фантоме будет обусловлено 

присутствием липофундина, в то время как поглощение в диапазоне длин волн 

400-900 нм будет обусловлено преимущественно красной тушью, а агар 

обеспечит небольшой вклад в поглощение в синей области спектра. 

Предварительно перед изготовлением производился прогноз ожидаемого 

спектра путем суммирования спектров рассеяния липофундина и агара и 
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отдельно индивидуальных спектров поглощения раствора красной туши и 

агара, взятых в относительных концентрациях, соответствующих их 

содержанию в фантоме. На рис. 3.3б представлены спектральные зависимости 

оптических свойств трех композиций: (1) ожидаемого спектра, (2) жидкого 

фантома, состоящего из липофундина, красной туши и воды – основных 

компонентов, ответственных за имитацию оптических характеристик 

биотканей в фантоме, и (3) самого агарового фантома. Спектры жидкого 

фантома и ожидаемый спектр различаются как по амплитуде, так и по 

характерной форме (это касается более резкого спада коэффициента 

поглощения в районе 600 нм для жидкого фантома по сравнению с 

ожидаемым), что обусловлено взаимодействием туши и липофундина. 

Предположительно, наночастицы туши облепляют капли соевого масла с 

характерным микронным размером при добавлении туши в липофундин, что 

приводит к пониженному содержанию частиц туши в воде и, соответственно, 

пониженному поглощению относительно ожидаемого. Одновременно капли 

соевого масла в оболочке из наночастиц туши также изменяют свои свойства, 

что ведет к изменению их сечения рассеяния. Поглощение в агаровом фантоме 

также ниже ожидаемого, однако превосходит таковое для жидкого фантома, в 

то время как рассеяние близко к ожидаемым значениям, что позволяет 

предположить, что в агаровом фантоме влияние взаимодействия липофундина 

и туши ниже, чем в жидком. 

На рис. 3.4 представлены восстановленные по результатам 

спектрофотометрических измерений оптические свойства фантомов базовой 

биоткани и биоткани с добавленным ФС в сравнении с усредненными по 

различным локализациям in vivo спектрами кожи человека [32]. Поскольку в 

работе [32] представлены спектры коэффициента рассеяния, для расчета 

транспортного коэффициента рассеяния использовалось значение фактора 

анизотропии g = 0,67, соответствующее фазовой функции, использованной в 

этой работе. 
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Рисунок 3.4. Восстановленные спектры коэффициента поглощения (а) 

и транспортного коэффициента рассеяния (б) агаровых фантомов базовой 

биоткани (агаровый фантом) и биоткани с введением ФС хлоринового ряда 

(агаровый фантом + ФС) в сравнении со спектрами кожи человека из работы 

[32]. Зелеными стрелкам показаны пики поглощения ФС. Относительные 

изменения транспортного коэффициента рассеяния и коэффициента 

поглощения после хранения фантома в течение 1 месяца (в). 
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Представленные данные демонстрируют, что изготовленные фантомы 

хорошо имитируют оптические свойства кожи человека в спектральном 

диапазоне от 500 до 800 нм, причем погрешность коэффициента поглощения 

составляет менее 5% в диапазонах 520-560 нм и 760-800 нм; погрешность 

транспортного коэффициента рассеяния составляет менее 10% в диапазоне 

450-700 нм. Тем не менее, в диапазоне 350-500 нм поглощение полученного 

фантома существенно ниже значений, характерных для реальных биотканей, 

обусловленных поглощением меланина и бета-каротина [164, 165]. Несмотря 

на это, следует отметить, что поглощение в этом диапазоне существенно 

превышает поглощение в красном и ближнем ИК диапазоне, что качественно 

повторяет наблюдаемые тренды в биотканях, и такие фантомы могут быть 

использованы для апробации методик двухволновой ФВ с использованием ФС 

хлоринового ряда, в основе которых лежит существенная разница в 

оптических свойствах биотканей на длинах волн 405 нм и 660 нм. Разброс 

значений оптических свойств при повторном изготовлении фантома не 

превышает 15%. 

Как видно из рис. 3.4а,б, добавление ФС практически не изменяет 

спектр транспортного коэффициента рассеяния, в то время как в спектре 

коэффициентов поглощения для фантома, содержащего ФС, отчетливо видны 

пики в районе длин волн 405 и 660 нм, соответствующие пикам в спектре 

поглощения ФС хлоринового ряда (рис. 1.3). В остальной части спектра 

коэффициенты поглощения базового и флуоресцирующего фантома 

совпадают. 

Одним из важных параметров фантома является его стабильность, то 

есть постоянство оптических свойств с течением времени. Для проверки 

стабильности изготовленного фантома он хранился в течение месяца в сухом 

темном месте при температуре 4оС обернутым в воздухонепроницаемую 

пленку. Результаты вычисления относительного изменения оптических 

свойств фантома через месяц после изготовления: 
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𝛿𝜇а =
𝜇𝑎,2 − 𝜇𝑎,1

(𝜇𝑎,2 + 𝜇𝑎,1)/2
  (3.1) 

𝛿𝜇𝑠′ =
𝜇𝑠, 2
′ − 𝜇𝑠,1

′

(𝜇𝑠,2
′ + 𝜇𝑠,1

′ )/2
  (3.2) 

 

где «1» соответствует фантому сразу после изготовления, а «2» - через 

1 месяц, представлены на рис. 3.4в. Они демонстрируют незначительное (в 

пределах 25%) увеличение транспортного коэффициента рассеяния и 

коэффициента поглощения (а в диапазоне длин волн 500-700 нм отклонение 

составляет не более 10%), что связано с небольшим испарением воды из 

фантома во время хранения. 

 

3.3. Двухволновая флуоресцентная визуализация агаровых фантомов, 

имитирующих биоткани с введённым фотосенсибилизатором 

хлоринового ряда  

 

Предложенный в Главе 2 рациометрический метод оценки толщины 

флуоресцентного слоя был апробирован в модельном эксперименте на 

фантомах биоткани, изготовленных по «рецепту», описанному в подразделе 

1.3. Регистрация флуоресцентных сигналов осуществлялась с помощью 

разработанного в ИПФ РАН устройства для мониторинга накопления ФС и 

контроля ФДТ [157], схема которого представлена на рис. 3.5. 
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Рисунок 3.5. Упрощенная схема устройства для мониторинга 

накопления ФС и контроля ФДТ [157]. 

 

Устройство оснащено двумя светодиодными источниками на длинах 

волн 405±10 нм и 660±10 нм, синхронизованных с CCD-камерой. Спектр 

синего светодиода достаточно далеко отстоит от спектра флуоресценции ФС 

хлоринового ряда (рис. 3.6), поэтому при возбуждении флуоресценции синим 

светодиодом не используются оптические фильтры. Зондирующее излучение 

красного светодиода пропускается через фильтр 641/75 (Semrock, США). При 

регистрации флуоресценции для исключения влияния красного 

зондирующего излучения используется фильтр 772/140 (Semrock, США). 

Спектры источников представлены на рис. 3.6; для наглядности приведены 

также спектры ФС хлоринового ряда. 
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Рисунок 3.6. Спектры источников устройства для мониторинга 

накопления ФС и контроля ФДТ. 

 

Для возбуждения флуоресценции используется широкопольная 

равномерная засветка исследуемого объекта, формируемая при помощи 

специально подобранной светодиодной оптике. Интенсивности источников на 

поверхности облучаемого объекта составляют 1,44 мВт/см2 и 2,21 мВт/см2 для 

синего и красного светодиодов соответственно. Время свечения светодиодов 

для обеих длин волн возбуждения флуоресценции составляет 0,3 с. Размеры 

области изображения составляют 13 см * 17 см и соответствует облучаемой 

области при расстоянии до объекта исследования порядка 40 см. Из 

флуоресцентных изображений, полученных с включенным синим или 

красным светодиодом, автоматически вычитается фоновое изображение, 

полученное с выключенными светодиодами, что позволяет учесть фоновое 

освещение. После регистрации флуоресцентных изображений, 

соответствующих длинам волн возбуждения 405 нм и 660 нм, вычисляется 

отношение 𝑅𝜆 (2.17), где величинам 𝐼𝑒𝑚(𝜆𝑒𝑥 = 405 нм) и 𝐼𝑒𝑚(𝜆𝑒𝑥 = 660 нм) 

соответствуют усреднённые по поверхности исследуемого объекта 

флуоресцентные сигналы. 

На рис. 3.7 представлены флуоресцентные изображения изготовленных 

однослойных фантомов биоткани толщиной 30 мм при возбуждении 

флуоресценции на длинах волн 405 нм и 660 нм, соответствующих пикам 
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поглощения ФС хлоринового ряда, и регистрации флуоресценции в 

окрестности длины волны 760 нм. Изображения представлены в виде карт 

интенсивностей флуоресценции I405 и I660, регистрируемых камерой в 

разрядных единицах (нижний индекс соответствует длине волны 

возбуждения), отнесенных к соответствующим значениям зондирующей 

интенсивности 𝐼405
(0)

 и 𝐼660
(0)

. 

 

 

Рисунок 3.7. Флуоресцентные изображения фантомов базовой 

биоткани (а, в) (границы фантома обозначены пунктирной линией) и биоткани 

с введением ФС хлоринового ряда (б, г), полученные при возбуждении 

флуоресценции на длинах волн 405 нм (а, б) и 660 нм (в, г). Сплошной линией 

показана область усреднения при расчете сигналов флуоресценции от 

фантомов. 

 

Флуоресцентные изображения фантомов базовой биоткани и биоткани 

с введением ФС приведены в одной цветовой шкале для каждой длины 

возбуждения флуоресценции. Таким образом, рис. 3.7 наглядно 

демонстрирует, что флуоресценция фантомов обусловлена добавлением ФС, а 

не автофлуоресценцией компонентов, входящих в состав как базового, так и 

флуоресцирующего фантома. 
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На рис. 3.8 представлены зависимости усредненных флуоресцентных 

сигналов двухслойных фантомов, имитирующих случаи поверхностного 

нанесения и внутривенного введения ФС (рис. 3.1), от толщины верхнего 

флуоресцирующего слоя df или верхнего базового слоя db. Область усреднения 

флуоресцентного сигнала, показанная на рис. 3.7 сплошной линией, проведена 

с отступом от границы фантома, чтобы избежать влияния краевых эффектов. 

Монотонный рост сигнала от df в случае, имитирующим поверхностное 

нанесение (рис. 3.8а), обусловлен увеличением толщины слоя, содержащего 

ФС и, следовательно, общего количества ФС в фантоме. Асимптотическое 

стремление зависимости к постоянному уровню обусловлено тем фактом, что 

при увеличении толщины флуоресцирующего слоя до глубины 

проникновения зондирующего излучения, дальнейшее увеличение его 

толщины не будет оказывать влияние на величину регистрируемого 

флуоресцентного сигнала. Монотонное уменьшение сигнала флуоресценции в 

случае, имитирующем внутривенное введение (рис. 3.8б), обусловлено 

усилением затухания возбуждающего излучения в верхнем слое, не 

содержащем ФС, при увеличении его толщины. 
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Рисунок 3.8. Экспериментальные зависимости флуоресцентных 

сигналов I660 и I405, соответствующих длинам волн возбуждения 660 нм и 405 

нм и нормированных на соответствующие интенсивности зондирующего 

излучения, полученные для двуслойных агаровых фантомов биоткани, 
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имитирующих поверхностное (а) и внутривенное (б) введение ФС в организм, 

от толщины верхнего слоя. 

 

Количественные различия в динамике нормированных 

флуоресцентных сигналов I405 и I660, соответствующих длинам волн 

возбуждения 405 нм и 660 нм, определяются различием в оптических 

свойствах базового фантома биоткани: более сильное поглощение и рассеяние 

света в синем диапазоне длин волн приводит к большему ослаблению 

возбуждающего излучения на длине волны 405 нм по сравнению с длиной 

волны 660 нм, вследствие чего флуоресцентный сигнал, соответствующий 

возбуждению в красном диапазоне длин волн, превосходит таковой для длины 

волны возбуждения 405 нм. При этом для малых толщин приповерхностного 

флуоресцирующего слоя ослабление на длине волны 405 нм компенсируется 

большим собственным поглощением ФС по сравнению с поглощением на 

длине волны 660 нм, что приводит к тому, что флуоресцентный сигнал при 

возбуждении на длине волны 405 нм больше, чем на длине волны 660 нм. 

Прямое количественное сравнение флуоресцентных сигналов, 

регистрируемых в эксперименте и рассчитанных в рамках теоретической 

модели или Монте-Карло моделирования, осложняется неопределённостью в 

квантовых выходах флуоресценции 𝜂1,2 для различных длин волн 

возбуждения, интенсивностях возбуждающего излучения 𝐼0(𝜆𝑒𝑥1,2), а также 

коэффициентах поглощения ФС 𝜇𝑎,𝑓(𝜆𝑒𝑥1,2), которые могут зависеть от 

растворителя [166, 167]. В связи с этим для калибровки отношения 

флуоресцентных сигналов 𝑅𝜆, полученного в рамках эксперимента, был 

подготовлен объект для опорного измерения. Калибровочный объект 

представлял собой поглощающую поверхность с нанесённым на неё тонким 

слоем ФС. Величина отношения 𝑅𝜆,𝑟𝑒𝑓 для калибровочного объекта не зависит 

от толщины флуоресцентного слоя и содержит информацию о квантовых 

выходах флуоресценции 𝜂1,2, интенсивностях возбуждающего излучения 
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𝐼0(𝜆𝑒𝑥1,2) и коэффициентах поглощения ФС 𝜇𝑎,𝑓(𝜆𝑒𝑥1,2) для двух длин волн 

возбуждения флуоресценции: 

𝑅𝜆,𝑟𝑒𝑓 
𝜂2𝐼0(𝜆𝑒𝑥2)

𝜂1𝐼0(𝜆𝑒𝑥1)

𝜇𝑎,𝑓(𝜆𝑒𝑥2)

𝜇𝑎,𝑓(𝜆𝑒𝑥1)
   (3.3) 

Все экспериментально полученные значения 𝑅𝜆 были нормированы на 

калибровочный коэффициент 𝑅𝜆,𝑟𝑒𝑓, что позволило получить параметр 𝑅𝜆
𝑐, 

независящий от неизвестных параметров эксперимента: 

𝑅𝜆
𝑐 =

𝑅𝜆
𝑅𝜆,𝑟𝑒𝑓

   (3.4) 

На рис. 3.9а представлены зависимости величины 𝑅𝜆
𝑐 от толщины 

приповерхностного флуоресцентного слоя df, полученные в рамках 

аналитического исследования (2.17) и модельного эксперимента. На рис. 3.8б 

представлены зависимости величины 𝑅𝜆
𝑐 от толщины приповерхностного слоя 

базовой биоткани db (рис. 3.9б), полученные в модельном эксперименте и с 

использованием аналитической модели, предложенной в работе [98]. 
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Рисунок 3.9. Экспериментальные зависимости нормированного 

отношения флуоресцентных сигналов 𝑅𝜆
𝑐, соответствующих длинам волн 

возбуждения 660 нм и 405 нм, полученные для двуслойных агаровых 

фантомов биоткани, имитирующих накопление ФС в организме при 

поверхностном нанесении (а) и внутривенном введении, от толщины верхнего 

слоя и соответствующие аналитические зависимости. 
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Как видно из рис. 3.9а, результаты, полученные в рамках предложенной 

аналитической модели, хорошо согласуются с результатами модельного 

эксперимента. Расхождение экспериментальных и теоретических результатов 

для малых толщин флуоресцентного слоя может быть объяснено 

неточностями в восстановлении оптических свойств фантомов или измерении 

толщин флуоресцентных фантомов и неоднородностью оптических свойств в 

фантомах после их изготовления. 

Экспериментальные значения параметра 𝑅𝜆
𝑐 могут быть использованы 

для оценки глубины проникновения ФС в биоткань. С учётом (3.3) и (3.4) 

соотношение (2.17) может быть переписано для 𝑅𝜆
𝑐: 

𝑅𝜆
𝑐 =

𝑘(𝜆𝑒𝑥2)

𝑘(𝜆𝑒𝑥1)
 
𝜇𝑒𝑥1 + 𝜇̃𝑒𝑚
𝜇𝑒𝑥2 + 𝜇̃𝑒𝑚

 
1 − 𝑒−(𝜇𝑒𝑥2+𝜇̃𝑒𝑚)𝑑

1 − 𝑒−(𝜇𝑒𝑥1+𝜇̃𝑒𝑚)𝑑
   (3.5) 

Уравнение (3.5) для толщины приповерхностного флуоресцентного 

слоя d является трансцендентным, что не позволяет построить обратную 

функцию 𝑑(𝑅𝜆
𝑐) аналитически. Тем не менее, уравнение (3.5) может быть 

решено численно для заданного набора оптических параметров биоткани и 

экспериментальных значений параметра 𝑅𝜆
𝑐. На рис. 3.10 представлены 

результаты оценки толщины приповерхностного флуоресцентного слоя df,estim, 

полученные путём численного решения уравнения (3.5) для 

экспериментальных значений 𝑅𝜆
𝑐 в среде Matlab, в сравнении с истинным 

значением толщины приповерхностного флуоресцентного слоя df,real. 
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Рисунок 3.10. Результаты оценки толщины приповерхностного 

флуоресцентного слоя df,estim по экспериментальным значениям 𝑅𝜆
𝑐 в 

зависимости от истинного значения толщины приповерхностного 

флуоресцентного слоя df,real. 

 

Как видно из рис. 3.10, использование предложенной аналитической 

модели позволяет получить адекватную оценку толщины приповерхностного 

флуоресцентного слоя в рамках двухволновой ФВ. Погрешность определения 

толщины приповерхностного слоя уменьшается с увеличением толщины и для 

значений 0,5-2 мм находится в пределах 10-30%, что согласуется с 

результатами аналитического и численного исследования, представленными в 

Главе 2. 

 

3.4. Выводы 

 

Разработан простой и экономически эффективный подход к 

изготовлению агаровых фантомов, имитирующих оптические свойства 

биоткани до и после введения ФС хлоринового ряда. В рамках предложенного 

подхода были изготовлены фантомы, характеризующиеся значениями 

коэффициента поглощения 0,02-0,5 мм-1 и транспортного коэффициента 

рассеяния 1-7 мм-1 в диапазоне 400-1000 нм и имитирующие оптические 

свойства кожи человека in vivo в диапазоне 500-800 нм. В частности, 
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погрешность коэффициента поглощения составляет менее 5% в диапазонах 

520-560 нм и 760-800 нм; погрешность транспортного коэффициента 

рассеяния составляет менее 10% в диапазоне 450-700 нм. Показано, что 

флуоресцентные свойства фантомов и различия в спектре поглощения 

определяются исключительно наличием ФС, а не автофлуоресценцией 

отдельных компонентов фантома. Влияние ФС на спектр транспортного 

коэффициента рассеяния является несущественным. При хранении фантомов 

в условиях, препятствующих высыханию (например, в холодильной камере и 

в пищевой плёнке), поддерживается стабильность их оптических свойств. 

Предложенный подход позволяет создавать многослойные фантомы 

биоткани, имитирующие различные способы введения ФС в организм, что 

является важным для проведения модельных экспериментов по ФВ для задач 

планирования и контроля ФДТ с использованием ФС хлоринового ряда. 

Предложенный в Главе 2 метод оценки локализации флуорофора в 

биоткани апробирован в модельном эксперименте на разработанных агаровых 

фантомах биоткани, имитирующих поверхностное нанесение ФС (с 

однородным распределением флуорофора в приповерхностном слое) и 

внутривенное введение ФС (с однородным распределением флуорофора под 

слоем базовой биоткани). Показано хорошее согласование результатов 

модельного эксперимента с теоретическими результатами, полученными в 

Главе 2. Предложенный в Главе 2 метод оценки локализации флуорофора в 

биоткани позволил оценить толщину приповерхностного флуоресцентного 

слоя от 0,5 мм до 2 мм с погрешностью 10-30%. 
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Глава 4. Двухволновой флуоресцентный мониторинг 

фотодинамической терапии с использованием 

фотосенсибилизаторов хлоринового ряда 
  

Данная Глава посвящена исследованию различных режимов 

воздействия при ФДТ с использованием ФС хлоринового ряда в рамках 

двухволновой ФВ, а также апробации разработанного в Главе 2 подхода к 

оценке локализации флуорофора на основе двухволновой ФВ в in vivo 

экспериментах. Исследования включают в себя проведение экспериментов на 

интактных (здоровых) и патологических (опухолевых) тканях лабораторных 

животных, а также мониторинг ФДТ в клинических условиях при лечении 

актинического кератоза и базальноклеточного рака. Процедуры ФДТ 

проводились на длинах волн 405 нм и 660 нм, а также в комбинированном 

режиме, поскольку различия в оптических свойствах биотканей и ФС в синем 

и красном диапазоне длин волн позволяют варьировать глубину воздействия 

путем выбора длины волны терапевтического воздействия при ФДТ с 

использованием ФС хлоринового ряда. 

Традиционно при назначении процедуры ФДТ определяются доза 

светового излучения, доставляемая к поверхности облучаемой биоткани, а 

также количество ФС, вводимого внутривенно или наносимого поверхностно. 

Применение двухволновой ФВ при планировании, мониторинге и для оценки 

эффективности процедуры ФДТ позволит усовершенствовать существующие 

протоколы ФДТ в соответствии с принципами персонализированной 

медицины. 

 

4.1 Мониторинг фотодинамической терапии in vivo на интактной ткани 

лабораторных животных 

 

Модельные эксперименты по ФВ процедуры ФДТ интактной ткани 

проводились в рамках исследования влияния различных режимов воздействия 

с поверхностным нанесением ФС хлоринового ряда [31]. В качестве объекта 



80 
 

исследования выбрана интактная ткань внутренней поверхности ушей 

кроликов породы русская шиншилла. Доза светового воздействия составляла 

50 Дж/см2 при облучении на терапевтических длинах волн 𝜆𝑡ℎ=405 и 𝜆𝑡ℎ=660 

нм, а также при комбинированном воздействии: 25 Дж/см2 на длине волны 

𝜆𝑡ℎ=405 нм + 25 Дж/см2 на длине волны 𝜆𝑡ℎ=660 нм.  Здесь и далее символом 

𝜆𝑡ℎ обозначается терапевтическая длина волны. При комбинированном 

воздействии облучение проводилось последовательно на длинах волн 𝜆𝑡ℎ=405 

нм и 𝜆𝑡ℎ=660 нм. Световые дозы меньше традиционно используемых при ФДТ 

онкологических заболеваний и соответствуют типичным световым дозам, 

используемым при проведении ФДТ в косметологии. ФС хлоринового ряда 

«Ревиксан» (ООО «Ревиксан-Дерма», Россия) использовался в качестве 

терапевтического агента. ФС наносился поверхностно на участок внутренней 

поверхности уха кролика площадью 1 см * 1 см и затем накапливался в течение 

30 минут. Остаточный поверхностный слой ФС после его накопления 

удалялся с поверхности перед процедурой ФДТ и её мониторингом для 

исключения вклада поверхностного ФС во флуоресцентные сигналы. 

Облучение осуществлялось при помощи аппарата для ФДТ «Гармония» (ООО 

«Лазер медцентр», Россия); плотность мощности излучения составляла 0,4 

Вт/см2. Исследования одобрены Этическим Комитетом Приволжского 

Исследовательского Медицинского Университета (протокол №7 от 

03.07.2017).  Накопление ФС и мониторинг его фотовыгорания в ходе 

процедуры ФДТ осуществлялись при помощи устройства  для мониторинга 

накопления ФС и контроля ФДТ [157], описанного в Главе 3. При этом 

аналогично численному моделированию и модельному эксперименту 

оценивались не только величины флуоресцентных сигналов, 

соответствующих длинам волн возбуждения 405 нм и 660 нм, но и 

вычислялось их отношение 𝑅𝜆
𝑐 (3.4). 

На рис. 4.1а,б представлены типичные кривые фотовыгорания ФС при 

осуществлении процедуры ФДТ на длинах волн 𝜆𝑡ℎ=405 нм и 𝜆𝑡ℎ=660 нм 

соответственно. 
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Рисунок 4.1. Зависимости флуоресцентного сигнала Iem (а, б) и 

эффективности фотовыгорания PE (в, г) ФС от световой дозы D при 

осуществлении процедуры ФДТ с полной световой дозой 50 Дж/см2 на длине 

волны 𝜆𝑡ℎ=405 нм (а, в) и 𝜆𝑡ℎ=660 нм (б, г) на внутренней поверхности уха 

кролика. Усреднение в каждом случае проведено по 3 областям воздействия. 

 

Как видно из рис. 4.1, величина флуоресцентного сигнала монотонно 

уменьшается в ходе процедуры ФДТ, демонстрируя фотовыгорание ФС. 

Величина (эффективность) фотовыгорания PE (рис. 4.1в, г) традиционно 

оценивается как выраженное в процентах отношение разности 

флуоресцентных сигналов до (I1) после процедуры (I2) к величине 

флуоресцентного сигнала до процедуры: 

𝑃𝐸 =
𝐼1 − 𝐼2
𝐼1

∗ 100%   (4.1) 
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и может быть использована в качестве предиктивного фактора 

успешности проводимой процедуры [168-170]. 

Во всех рассмотренных случаях световая доза 50 Дж/см2 приводила к 

фотовыгоранию ФС на уровне 41,9%±6,1% и 43,2%±7,2% для длины волны 

терапевтического воздействия 𝜆𝑡ℎ=405 нм и 𝜆𝑡ℎ=660 нм соответственно. 

Достигнутые величины свидетельствуют об эффективности проведённой 

процедуры, поскольку традиционно в качестве порогового значения 

фотовыгорания для оценки эффективности ФДТ выбирается уровень 40% 

[119]. Таким образом, результаты мониторинга демонстрируют 

эффективность проведённой процедуры вкупе с минимальным повреждением 

окружающей нормальной ткани. 

На рис. 4.2 представлены значения величины 𝑅𝜆
𝑐 до и после проведения 

процедуры ФДТ на длинах волн 𝜆𝑡ℎ=405 нм и 𝜆𝑡ℎ=660 нм.  
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Рисунок 4.2. Нормированное отношение флуоресцентных сигналов 𝑅𝜆
𝑐 

до и после процедуры ФДТ со световой дозой 50 Дж/см2 на длинах волн 

𝜆𝑡ℎ=405 нм (b50) и 𝜆𝑡ℎ=660 нм (r50) и при комбинированном воздействии 

(rb50). В скобках указано общее число очагов воздействия и независимых 

организмов внутри группы. 
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Несмотря на одинаковое качественное поведение флуоресцентных 

сигналов, соответствующих длинам волн возбуждения 405 нм и 660 нм, 

динамика величины 𝑅𝜆
𝑐 различна при проведении ФДТ на длине волны 𝜆𝑡ℎ=660 

нм и при использовании длины волны 𝜆𝑡ℎ=405 нм. Величина 𝑅𝜆
𝑐 убывает в ходе 

процедуры на длине волны 𝜆𝑡ℎ=660 нм, что связано с засветкой достаточно 

широкого слоя биоткани и равномерным выгоранием ФС в нём; в свою 

очередь, при проведении процедуры на длине волны 𝜆𝑡ℎ=405 нм величина 𝑅𝜆
𝑐 

растёт, что связано с достаточно быстрым фотовыгоранием 

приповерхностных слоёв в силу меньшей глубины проникновения синего 

света в биоткань по сравнению с красным. 

 

4.2 Мониторинг фотодинамической терапии in vivo на опухолевой ткани 

лабораторных животных 

 

Модельные эксперименты по двухволновой ФВ процедуры ФДТ 

осуществлялись в рамках сравнительного анализа различных режимов 

воздействия на опухолевые ткани с различными способами введения ФС 

хлоринового ряда [30]. Эксперименты осуществлялись на мышах линии Balb/c 

с привитыми на бедро опухолями линии CT-26. Доза светового воздействия 

составляла 200 Дж/см2 при облучении на длинах волн 𝜆𝑡ℎ=405 нм и 250 Дж/см2 

при облучении на длине волны 𝜆𝑡ℎ=660 нм. При комбинированном 

воздействии на указанных длинах волны суммарная световая доза составляла 

250 (100+150) Дж/см2; при комбинированном воздействии облучение 

проводилось последовательно на длинах волн 𝜆𝑡ℎ=405 нм (100 Дж/см2) и 

𝜆𝑡ℎ=660 нм (150 Дж/см2). Используемые световые дозы соответствует 

значениям, рекомендованным при лечении онкологических заболеваний. При 

проведении процедуры использовался ФС хлоринового ряда «Фотолон», 

вводимый в организм внутривенно или наносимый поверхностно. Время 

накопления ФС составляло 30 минут и 2 часа для поверхностного и 

внутривенного введения соответственно. Типичный диаметр опухоли при 
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проведении ФДТ составлял 5 мм. Облучение проводилось при помощи 

аппарата для ФДТ «Гармония», дополнительно оснащённого световодной 

насадкой для доставки оптического излучения непосредственно к поверхности 

опухоли, практически без облучения окружающих здоровых тканей. 

Плотности мощности для длин волн 405 нм и 660 нм составляли 0,1 Вт/см2 и 

0,2 Вт/см2 соответственно. Исследования одобрены Этическим Комитетом 

Приволжского Исследовательского Медицинского Университета (протокол 

№7 от 03.07.2017). Для регистрации флуоресцентных сигналов 

использовалось устройство для мониторинга накопления ФС и контроля ФДТ 

[157], описанное в Главе 2. 

На рис. 4.3 представлены динамики флуоресцентных сигналов, 

соответствующих длинам волн возбуждения 405 нм и 660 нм, в области 

опухоли в ходе накопления ФС после внутривенного введения. 

Флуоресцентные сигналы выходят на насыщение после 1 часа накопления. 

Как показано в работе [171], максимум накопления «Фотолона» в опухолевой 

ткани мышей происходит через 2-4 часа после введения, что согласуется с 

полученными результатами и подтверждает, что выбранный интервал между 

внутривенным введением ФС и проведением процедуры ФДТ является 

оптимальным. 
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Рисунок 4.3. Флуоресцентные изображения бедра мыши Balb/c с 

привитой опухолью линии CT-26 через 3 (а, д), 15 (б, е), 60 (в, ж) и 120 (г, з) 

минут после внутривенного введения ФС, полученные при возбуждении на 
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длинах волн 405 нм (а-г) и 660 нм (д-з), а также динамики флуоресцентных 

сигналов в области опухоли (выделена пунктиром) после внутривенного 

введения ФС (и). 

 

На рис. 4.4 представлены типичные кривые фотовыгорания ФС при 

осуществлении процедуры ФДТ в различных режимах после поверхностного 

и внутривенного введения ФС вместе с их аппроксимацией 

двухэкспоненциальной функцией световой дозы D [172, 173], доставляемой к 

поверхности облучаемой биоткани 

𝐼𝑒𝑚(𝐷) = 𝐴1𝑒
−𝑑1𝐷 + 𝐴2𝑒

−𝑑2𝐷   (4.2) 

где 𝐴1,2 и 𝑑1,2 — амплитуды и константы фотовыгорания. «Быстрая» 

константа d1 характеризует фотовыгорание в начале процедуры, а уменьшение 

локальной концентрации кислорода в ходе процедуры приводит к изменению 

константы фотовыгорания на «медленную» d2. 
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Рисунок 4.4. Типичные кривые фотовыгорания ФС при проведении 

ФДТ на модельных опухолях на длине волны 𝜆𝑡ℎ=660 нм и полной световой 

дозой 250 Дж/см2 (а) и на длине волны 𝜆𝑡ℎ=405 нм и полной световой дозой 

200 Дж/см2 (б). Точки соответствуют экспериментальным данным, 

двухэкспоненциальная аппроксимация по формуле (4.2) представлена 

сплошными и пунктирными линиями для внутривенного и поверхностного 

введения соответственно. 
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В случае внутривенного введения накопление ФС связано с 

микроциркуляцией. ФС накапливается в основном в опухоли и в меньшей 

степени в коже поверх опухоли; таким образом, приповерхностные слои 

содержат меньше ФС при внутривенном введении по сравнению со случаем 

поверхностного нанесения. При ФДТ на длине волны 𝜆𝑡ℎ=405 нм 

фотовыгорание происходит в основном в коже и в верхней части опухоли. 

Облучаемый объем биоткани больше при проведении ФДТ на длине волны 

𝜆𝑡ℎ=660 нм в силу большей глубины проникновения, что и демонстрирует 

более высокий уровень флуоресцентного сигнала после проведения 

процедуры. Режим с длиной волны 𝜆𝑡ℎ=660 нм обеспечивает большую 

глубину терапевтического воздействия, что демонстрируют практически 

одинаковые кинетики фотовыгорания при мониторинге на длинах волн 405 нм 

и 660 нм. 

В случае поверхностного нанесения ФС его накопление происходит в 

основном в приповерхностных слоях, в которые хорошо проникает излучение 

как на длине волны 660 нм, так и на длине волны 405 нм, таким образом, 

динамика фотовыгорания практически одинакова при мониторинге на обеих 

длинах волн. Поскольку поглощение биоткани выше для длины волны 405, 

при проведении процедуры на этой длине волны (𝜆𝑡ℎ=405 нм) происходит 

более значительное фотовыгорание ФС по сравнению с процедурой на длине 

волны 𝜆𝑡ℎ=660 нм. Кинетики фотовыгорания для комбинированного 

воздействия не представлены, поскольку практически повторяют кинетики 

для режимов воздействия на длине волны 660 нм, поскольку в 

комбинированном режиме первым осуществляется воздействие на длине 

волны 660 нм, что в основном и определяет поведение кинетики 

фотовыгорания. 

Обобщённые данные по константам фотовыгорания 𝑑1,2, вычисленным 

по флуоресцентным кинетикам, представлены на рис. 4.5. 
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Рисунок 4.5. Константы фотовыгорания 𝑑1 (а) и 𝑑2 (б) при проведении 

процедуры ФДТ опухолях линии CT-26 после поверхностного (пн) и 

внутривенного (вв) введения ФС со световой дозой 200 Дж/см2 на длине волны 

𝜆𝑡ℎ=405 нм (b200) и световой дозой 250 Дж/см2 на длине волны 𝜆𝑡ℎ=660 нм 

(r250) и при комбинированном воздействии (rb250).  

 

Константа 𝑑1 превосходит константу 𝑑2 на порядок внутри групп, 

относящихся к одному способу введения ФС (поверхностному или 

внутривенному), поскольку низкодозная часть каждой кинетики 

характеризуется более быстрым спадом по сравнению с остальной кривой. 

Значения «быстрой» константы 𝑑1 близки для воздействия на длине волны 

𝜆𝑡ℎ=660 нм и комбинированного воздействия (около 0,1 см2/Дж), в то время 

как для воздействия на длине волны 𝜆𝑡ℎ=405 нм 𝑑1 при внутривенном 

введении значительно больше, а при поверхностном нанесении меньше, чем 

типичные значения для режимов воздействия с красным светом. Следует 

отметить, что при детектировании фотовыгорания in vivo оценка «истинной» 

константы фотовыгорания усложняется влиянием поглощения и рассеяния на 

плотность мощности терапевтического излучения и, как следствие, 

неравномерного фотовыгорания на различных глубинах [174]. Как видно из 

рис. 4.5, величины констант 𝑑2 больше для режимов ФДТ с поверхностным 

нанесением ФС. Это объясняется различием в распределении и концентрации 

ФС в облучаемой ткани при различных способах введения ФС в организм, а 

также, вероятно, различием в концентрации кислорода в приповерхностных и 
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более глубоких слоях биоткани, что может влиять на константы 

фотовыгорания при фотохимических реакциях [175, 176]. 

На рис. 4.6а представлены типичные величины эффективности 

фотовыгорания (4.1) для всех рассмотренных режимов ФДТ. Значения 

величин 𝑅𝜆
𝑐

 в области опухоли до и после процедуры ФДТ представлены на 

рис. 4.6б. 
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Рисунок 4.6. Эффективность фотовыгорания (а) и нормированное 

отношение флуоресцентных сигналов 𝑅𝜆
𝑐 до и после процедуры ФДТ (б) на 

опухолях линии CT-26 при поверхностном (пн) и внутривенном (вв) введении 

ФС со световой дозой 200 Дж/см2 на длине волны 𝜆𝑡ℎ=405 нм (b200) и световой 

дозой 250 Дж/см2 на длине волны 𝜆𝑡ℎ=660 нм (r250) и при комбинированном 

воздействии (rb250). 

 

Как видно из рис. 4.6а, для всех случаев величина фотовыгорания 

превышает 70%. Мониторинг процедуры при внутривенном введении и 

𝜆𝑡ℎ=660 нм показывает высокий уровень фотовыгорания на обеих длинах волн 

зондирования в силу эффективного проникновения красного света 

терапевтического излучения в опухолевую ткань, где в основном 

накапливается ФС. В случае поверхностного нанесения ФС и 𝜆𝑡ℎ=660 нм 

эффективность фотовыгорания меньше, вероятно, за счет более короткого 

интервала «быстрой» кинетики по сравнению с внутривенным введением. 

Режим с 𝜆𝑡ℎ=405 нм и поверхностным нанесением ФС демонстрирует 
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высокую эффективность фотовыгорания без существенной разницы между 

двумя длинами волн возбуждения благодаря эффективному поглощению 

синего света накопленным в поверхностных слоях ФС. Комбинированный 

режим воздействия с внутривенным введением демонстрирует меньшую 

эффективность фотовыгорания по сравнению с 𝜆𝑡ℎ=660 нм и меньшую 

разницу между длинами волн возбуждения по сравнению с 𝜆𝑡ℎ=405 нм. 

Комбинированный режим с поверхностным нанесением характеризуется 

значениями фотовыгорания, близкими к режиму с поверхностным нанесением 

и 𝜆𝑡ℎ=660 нм. Следует отметить, что высокие значения эффективности 

фотовыгорания в случае режимов поверхностного нанесения указывают 

только на эффективное воздействие на поверхностные слои опухоли, тогда как 

ответ опухоли может быть слабым из-за отсутствия ФС в более глубоких слоях 

опухоли. 

Как было показано ранее, увеличение величины 𝑅𝜆
𝑐

 означает 

относительное увеличение количества ФС в более глубоких слоях биоткани. 

При поверхностном нанесении значения величины 𝑅𝜆
𝑐

 (𝑅𝜆
𝑐~2) меньше чем при 

внутривенном введении (𝑅𝜆
𝑐~4), поскольку во втором случае ФС локализован 

глубже. Таким образом, наблюдаемые результаты согласуются с результатами 

Монте-Карло моделирования, представленными в Главе 2 (рис. 2.13, 2.14), а 

также с результатами модельного эксперимента, представленными в Главе 3 

(рис. 3.9). 

 Анализ величины 𝑅𝜆
𝑐 позволяет охарактеризовать процедуру ФДТ: при 

сохранении значения 𝑅𝜆
𝑐 до и после ФДТ можно говорить о достаточно 

равномерном фотовыгорании ФС внутри объёма облучаемой биоткани, в то 

время как значительные изменения величины 𝑅𝜆
𝑐 являются индикатором 

неравномерного по глубине фотовыгорания. Существенное увеличение 

величины 𝑅𝜆
𝑐 (до 300%, 𝑅𝜆

𝑐~12) в режиме с 𝜆𝑡ℎ=405 нм и внутривенным 

введением (рис. 4.6б) объясняется фотовыгоранием ФС преимущественно в 

приповерхностных слоях, в то время как при внутривенном введении и 
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𝜆𝑡ℎ=660 нм величина 𝑅𝜆
𝑐 изменяется мало (в пределах 10%). В режиме 

комбинированного воздействия с внутривенным введением увеличение 𝑅𝜆
𝑐 

меньше по сравнению со случаем 𝜆𝑡ℎ=405 нм, тем не менее, неоднородность 

фотовыгорания, связанная с частичным проведением процедуры на длине 

волны 𝜆𝑡ℎ=405, присутствует. Режимы ФДТ с поверхностным нанесением не 

демонстрируют существенных изменений в величине 𝑅𝜆
𝑐, что позволяет 

говорить о том, что глубина проникновения ФС в биоткань при таком 

нанесении меньше или сравнима с глубиной проникновения света на длинах 

волн возбуждения ФС. 

 

4.3 Мониторинг фотодинамической терапии актинического кератоза в 

клинических условиях 

 

Двухволновой флуоресцентный мониторинг ФДТ in vivo проводился 

при лечении актинического кератоза трёх пациентов в возрасте от 63 до 78 лет. 

Новообразования были локализованы на лице и спине в виде ярко 

выраженных очагов. Перед процедурой на поражённые участки кожи 

наносился ФС хлоринового ряда «Ревиксан». Накопление ФС осуществлялось 

в течение 30 минут, после чего остатки ФС удалялись с использованием 

специального средства (ООО «Ревиксан-Дерма», Россия). ФДТ проводилась 

на длинах волн 𝜆𝑡ℎ=405 нм (b50, 3 очага), 𝜆𝑡ℎ=660 нм (r50, 8 очагов), а также в 

комбинированном режиме (rb50, 2 очага). Световая доза, доставляемая к 

каждому очагу заболевания, составляла 50 Дж/см2, что соответствует 

типичным дозам при ФДТ в косметологии. При проведении ФДТ в 

комбинированном режиме световая доза на обеих длинах волн составляла 25 

Дж/см2. Облучение проводилось при помощи аппарата для ФДТ «Гармония». 

Плотности мощности для длин волн 405 нм и 660 нм составляли 0,1 Вт/см2 и 

0,2 Вт/см2 соответственно. Для регистрации флуоресцентных сигналов 

использовалось устройство для мониторинга накопления ФС и контроля ФДТ 

[157], описанное в Главе 3. 
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На рис. 4.7 представлены зависимости величины 𝑅𝜆
𝑐 от световой дозы 

D при осуществлении процедуры ФДТ актинического кератоза. Значения 

величины 𝑅𝜆
𝑐 до и после процедуры ФДТ представлены на рис. 4.8. Кривые 

фотовыгорания ФС не представлены, поскольку качественно повторяют 

полученные ранее кривые фотовыгорания ФС в экспериментах на 

лабораторных животных.  
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Рисунок 4.7. Динамика параметра 𝑅𝜆
𝑐 при проведении ФДТ 

актинического кератоза на длинах волн 𝜆𝑡ℎ=405 нм (а), 𝜆𝑡ℎ=660 нм (б) и в 

комбинированном режиме (в). 
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Рисунок 4.8. Нормированное отношение флуоресцентных сигналов 𝑅𝜆
𝑐 

до и после процедуры ФДТ актинического кератоза со световой дозой 50 

Дж/см2 на длинах волны 𝜆𝑡ℎ=405 нм (b50) и 𝜆𝑡ℎ=660 нм (r50) и при 

комбинированном воздействии (rb50). В скобках указано общее число очагов 

воздействия и пациентов внутри группы. 
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Как видно из рис. 4.7 и 4.8, динамика величины 𝑅𝜆
𝑐   качественно 

повторяет результаты in vivo флуоресцентного мониторинга ФДТ на 

интактной и опухолевой ткани лабораторных животных. Проведение 

процедуры ФДТ с синим светом приводит к значительному увеличению 

величины 𝑅𝜆
𝑐, свидетельствуя о более неравномерном выгорании ФС. 

 

4.4 Мониторинг фотодинамической терапии базальноклеточного рака 

кожи в клинических условиях 

 

Двухволновой флуоресцентный мониторинг ФДТ in vivo проводился 

при лечении базальноклеточного рака кожи (БКРК) различных локализаций 

(спина, волосистая часть головы, нос и т.д.) у 7 пациентов (29 опухолевых 

узлов БКРК) в возрасте от 50 до 74 лет. Перед процедурой пациентам 

внутривенно вводился ФС хлоринового ряда «Фотодитазин» в концентрации 

1 мг/кг массы тела. Накопление ФС перед процедурой ФДТ осуществлялось в 

течение 2,5 часов. ФДТ проводилась на длине волны 𝜆𝑡ℎ=660 нм. Световая 

доза, доставляемая к каждому опухолевому узлу, составляла 150 Дж/см2 

(r150), интенсивность терапевтического излучения составляла 0,3 Вт/см2. 

Устройство для мониторинга накопления ФС и контроля ФДТ [157], 

описанное в Главе 3, использовалось для регистрации флуоресцентных 

сигналов. По регистрируемым флуоресцентным сигналам, соответствующих 

длинам волн возбуждения 405 нм и 660 нм, вычислялось их отношение 𝑅𝜆
𝑐. 

Флуоресцентный мониторинг осуществлялся как в ходе ФДТ, так и в 

характерные реперные точки (через 1-7 часов после процедуры ФДТ, а также 

через 1 день после процедуры). На рис. 4.9 представлены типичные ряды 

флуоресцентных изображений, регистрируемых при мониторинге. 
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Рисунок 4.9. Типичные флуоресцентные изображения опухолевых 

узлов БКРК (обозначены прерывистой линией), полученные при возбуждении 

ФС на длине волны 660 нм непосредственно после ФДТ (а), через 1 час после 

ФДТ (б), через 3 часа после ФДТ (в) и через 20 часов после ФДТ (г). 

 

Мониторинг накопления ФС осуществлялся только на одном пациенте 

для одного из очагов БКРК, что связано с длительностью данной процедуры и 

возникающими вследствие этого ограничениями функционирования кабинета 

ФДТ в клинике. На рис. 4.10 представлена полная динамика флуоресцентных 

сигналов для этого очага, полученная в течение суток. На рис. 4.11 

представлены усреднённые по всем опухолевым узлам динамики 

флуоресцентных сигналов во время и после процедуры ФДТ, а также 

усреднённая динамика величины 𝑅𝜆
𝑐. 
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Рисунок 4.10. Полная динамика флуоресцентных сигналов при 

мониторинге всех этапов процедуры ФДТ на одном из опухолевых узлов. 
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Рисунок 4.11. Динамики флуоресцентных сигналов при возбуждении 

на длинах волн 405 нм и 660 нм, нормированных на соответствующие 

величины после накопления ФС (перед началом процедуры ФДТ) (а) и 

динамика нормированного отношения флуоресцентных сигналов 𝑅𝜆
𝑐 (б). 

Результаты усреднены по всем случаям двухволнового флуоресцентного 

мониторинга ФДТ при лечении БКРК (7 пациентов, 29 опухолевых узлов). 

 

Как видно из рис. 4.10, двухволновой ФИ демонстрирует накопление 

ФС в очаге БКРК после введения в организм перед процедурой. В ходе 

процедуры ФДТ наблюдается фотовыгорание ФС (рис. 4.10, рис. 4.11а). 

Величина 𝑅𝜆
𝑐 при этом изменяется несильно, что свидетельствует о 

равномерном выгорании ФС (рис. 4.11б). После ФДТ наблюдается 

постепенное восстановление уровня флуоресцентного сигнала, связанное с 

притоком ФС в опухолевые ткани через кровеносные сосуды, питающие 

опухоль. В дальнейшем происходит значительное увеличение интенсивности 

флуоресценции (рис. 4.19а-в,д-ж, рис. 4.11а) до уровня, значительно 

превышающего исходный (непосредственно перед процедурой ФДТ), что 

объясняется повышением микроциркуляторной активности в опухолевом узле 

непосредственно после лазерного воздействия. В наблюдаемых случаях 

максимальный уровень флуоресцентного сигнала зарегистрирован через 3-4 

часа после процедуры. Спустя примерно сутки после ФДТ уровень 

флуоресцентного сигнала значительно снижается (рис. 4.10, рис. 4.11а), 
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причём флуоресценция периферии опухоли и окружающих здоровых тканей 

остаётся достаточно высокой (рис. 4.9г,з), что не позволяет говорить о полной 

биодеградации ФС; при этом она существенно выше, чем флуоресценция 

опухоли, что свидетельствует о прекращении кровоснабжения опухолевых 

тканей. Прекращение кровотока, питающего опухоль, в течение суток после 

ФДТ приводит к перераспределению ФС в более глубокие слои биоткани 

(вкупе с биодеградацией), что приводит к росту отношения флуоресцентных 

сигналов (рис. 4.11б). 

Значения величины нормированного отношения флуоресцентных 

сигналов 𝑅𝜆
𝑐, зарегистрированные до и после процедуры ФДТ, представлены 

на рис. 4.12. 
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Рисунок 4.12. Нормированное отношение флуоресцентных сигналов 𝑅𝜆
𝑐 

до и после (непосредственно после лазерного воздействия) процедуры ФДТ 

БКРК со световой дозой 150 Дж/см2 на длине волны 𝜆𝑡ℎ=660 нм (r150). 

 

Изменения величины 𝑅𝜆
𝑐 в результате процедуры ФДТ качественно 

согласуются с результатами in vivo флуоресцентного мониторинга ФДТ на 

интактной и опухолевой ткани лабораторных животных на длине волны 660 

нм. Незначительные изменения величины 𝑅𝜆
𝑐 говорят о том, что глубина 
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терапевтического воздействия сравнима или превышает глубину локализации 

ФС после внутривенного введения в организм. 

Следует отметить, что по результатам долгосрочных наблюдений за 

пациентами после проведения ФДТ (7 пациентов, 29 опухолевых узлов БКРК), 

в течение года после ФДТ не было выявлено рецидивов; среди тех пациентов 

после ФДТ, у кого со времени проведения ФДТ прошло более 1,5 лет, был 

выявлен один случай рецидива. Единичный случай отдаленного рецидива не 

дает оснований говорить о неэффективности ФДТ при лечении БКРК, и 

наблюдаемое снижение уровня флуоресценции, говорящее о локальном 

воздействии на микроциркуляторное русло, может служить индикатором 

отклика на проводимую процедуру. 

 

4.5 Обобщение результатов двухволнового флуоресцентного 

мониторинга фотодинамической терапии 
 

Результаты двухволнового флуоресцентного мониторинга 

фотодинамической терапии с использованием ФС хлоринового ряда на 

лабораторных животных и в клинической практике, описанные в подразделах 

4.1-4.4, обобщены на рис. 4.13. Для сравнения приведены также результаты 

при нанесении ФС поверхностно на участки кожи предплечья здоровых 

волонтёров. При отображении диапазона наблюдаемых величин 𝑅𝜆
𝑐 учтены все 

значения, зарегистрированные в той или иной серии экспериментов.  
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Рисунок 4.13. Нормированное отношение флуоресцентных сигналов 

𝑅𝜆
𝑐, измеренное на лабораторных животных, здоровых волонтёрах и пациентах 

до и в ходе процедуры ФДТ (пн — поверхностное нанесение, вв — 

внутривенное введение; 405/660 – терапевтическая длина волны). В скобках 

указано общее число измерений, очагов воздействия и независимых 

организмов внутри группы. 

 

Для групп с поверхностным нанесением ФС (здоровые волонтёры, 

внутренняя поверхность ушей кроликов, бедра мышей, очаги актинического 

кератоза) значения величин 𝑅𝜆
𝑐 находятся в интервале 0,5-4, что согласуется с 

результатами аналитических и численных исследований для поверхностного 

нанесения ФС. Следует отметить, что в ходе проведения процедуры ФДТ 

возможно перераспределение ФС, особенно в случае неравномерного 

фотовыгорания ФС (преимущественно в приповерхностных слоях), что 

потенциально может приводить к распределению ФС, близкому для 

внутривенного введения, когда приповерхностные слои не содержат ФС. Для 

групп с внутривенным введением ФС (бедра мышей и базальноклеточный рак 

кожи) типичные значения параметра 𝑅𝜆
𝑐 лежат в диапазоне 3-20, что также 

согласуется с результатами численного моделирования для внутривенного 

введения ФС. 
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Экспериментальные значения параметра 𝑅𝜆
𝑐, полученные после 

поверхностного нанесения и накопления ФС (перед проведением ФДТ), 

представлены на рис. 4.14 для всех групп (здоровые волонтёры, внутренняя 

поверхность ушей кроликов, бедра мышей, очаги актинического кератоза). 
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Рисунок 4.14. Нормированное отношение флуоресцентных сигналов 

𝑅𝜆
𝑐, измеренное на лабораторных животных, здоровых волонтёрах и пациентах 

после поверхностного нанесения и накопления ФС (перед процедурой ФДТ). 

В скобках указано общее число измерений, очагов воздействия и независимых 

организмов внутри группы. 

 

Для оценки глубины проникновения ФС в биоткань при поверхностном 

нанесении для всех наборов экспериментальных значений 𝑅𝜆
𝑐 численно в среде 

Matlab решалось уравнение (3.5). Результаты оценки представлены на рис. 

4.15. 
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Рисунок 4.15. Оценка глубины проникновения ФС в биоткань по 

величинам 𝑅𝜆
𝑐, измеренным на лабораторных животных, здоровых волонтёрах 

и пациентах после поверхностного нанесения и накопления ФС (перед 

процедурой ФДТ). В скобках указано общее число измерений, очагов 

воздействия и независимых организмов внутри группы. 

 

При оценке глубины проникновения ФС при нанесении на внутреннюю 

поверхность предплечья здоровых волонтёров с использованием оптических 

свойств кожи [99] получено среднее значение 0,18 мм при максимальной 

глубине 0,32 мм, что согласуется с типичными значениями толщины ткани 

эпидермиса здорового человека 0,05 — 0,64 мм в зависимости от локализации 

[177]. 

Для пациентов с актиническим кератозом, характеризующимся 

морфологическими изменениями в эпидермисе [178, 179], глубина 

проникновения ФС в биоткань больше, чем для здоровых волонтёров: среднее 

значение 0,28 мм при максимальной глубине 0,61 мм, что согласуется с 

результатами морфологических исследований. Фолликулярное расширение, 

характерное для актинического кератоза [180], стимулирует более глубокое 

проникновение ФС в биоткань. 

В силу отсутствия в литературе оптических свойств внутренней 

поверхности уха кролика при оценке глубины проникновения ФС для данной 

группы были использованы оптические свойства дермы человека [99]. 



100 
 

Полученные результаты находятся в диапазоне 0,13 — 0,36 мм, что говорит о 

частичном проникновении ФС в кожу уха кролика, типичная толщина 

которого находится в диапазоне 0,5 — 1,5 мм [31]. 

Для мышей с привитыми опухолями клеточной линии CT-26 оценка 

глубины проникновения ФС с использованием оптических свойств мышиных 

биотканей [181] дает среднее значение 0,32 мм, что согласуется с результатами 

исследования [30], показавшего частичный ответ опухолевой ткани на 

процедуру ФДТ при поверхностном нанесении ФС, что говорит о 

проникновении ФС в опухолевые ткани через кожу.  

 

4.6 Выводы 

 

Предложенный в Главе 2 метод двухволновой ФВ был апробирован в 

in vivo исследованиях на лабораторных животных и в клинических условиях. 

Эксперименты на лабораторных животных включали в себя 

двухволновой флуоресцентный мониторинг ФДТ интактной ткани 

(внутренней поверхности уха кролика) и опухолевой ткани (опухоли линии 

CT-26, привитые на бедро мыши) с использованием ФС хлоринового ряда, 

вводимого в организм поверхностно или внутривенно. Эксперименты in vivo в 

клинических условиях включали в себя двухволновой флуоресцентный 

мониторинг ФДТ при лечении актинического кератоза на длинах волн 405 нм, 

660 нм и в комбинированном режиме после поверхностного нанесения ФС и 

двухволновой флуоресцентный мониторинг ФДТ при лечении 

базальноклеточного рака на длине волны 660 нм после внутривенного 

введения ФС.  

Результаты двухволнового флуоресцентного мониторинга 

демонстрируют фотовыгорание ФС в ходе процедуры для каждой из длин 

волн возбуждения флуоресценции 405 нм и 660 нм. При этом проведённые 

эксперименты показывают, что несмотря на качественно одинаковое 

поведение флуоресцентных сигналов при проведении ФДТ на длинах волн 405 
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нм и 660 нм и при различных дозах терапевтического излучения, величина 𝑅𝜆 

(или нормированное отношение флуоресцентных сигналов 𝑅𝜆
𝑐) по-разному 

изменяется в ходе процедуры для различных длин волн терапевтического 

воздействия. Для терапевтической длины волны 660 нм изменение отношения 

флуоресцентных сигналов до и после процедуры не превосходит 10%, что 

свидетельствует о фотовыгорании ФС во всём зондируемом объеме, в то время 

как для терапевтической длины волны 405 нм отношение увеличивается на 10-

40% при поверхностном нанесении ФС и на 200-300% при внутривенном 

введении ФС в силу его фотовыгорания преимущественно в 

приповерхностных слоях биоткани. При внутривенном введении ФС в 

организм изменения величины 𝑅𝜆 в результате ФДТ более существенны, 

нежели при поверхностном нанесении ФС, что объясняется большей 

чувствительностью отношения 𝑅𝜆 к изменению глубины локализации ФС. 

Данный результат согласуется с результатами численного моделирования, 

представленными в Главе 2. 

В экспериментах по двухволновому флуоресцентному мониторингу 

ФДТ с поверхностным нанесением ФС значения величин нормированного 

отношения флуоресцентных сигналов 𝑅𝜆
𝑐 находятся в интервале 0,5-4, в то 

время как при внутривенном введении ФС типичные измеряемые значения 

параметра 𝑅𝜆
𝑐 лежат в диапазоне 3-20, что согласуется с результатами 

аналитических и численных исследований для поверхностного и 

внутривенного введения ФС в организм, представленными в Главе 2. 

Наборы экспериментальных значений 𝑅𝜆
𝑐, зарегистрированные после 

накопления ФС при поверхностном нанесении на кожу лабораторных 

животных, здоровых волонтёров и пациентов с актиническим кератозом, были 

использованы для численной оценки глубины проникновения ФС в биоткань 

в рамках рациометрического подхода, предложенного в Главе 2. Для 

полученных экспериментальных значений  𝑅𝜆
𝑐 средняя глубина 

проникновения ФС при нанесении на кожу здоровых волонтёров составила 

0,18 мм; на очаги актинического кератоза — 0,28 мм; на ухо кролика — 0,16 
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мм; на бедро мыши с привитой опухолью клеточной линии CT-26 — 0,32 мм. 

Полученные значения согласуются с результатами морфологических 

исследований и с литературными данными. 
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Заключение. Основные результаты 
 

В ходе проведённых теоретических и численных исследований, а также 

модельных и in vivo экспериментах на лабораторных животных и в 

клинических условиях всесторонне исследован процесс формирования 

флуоресцентных сигналов в системах двухволновой ФВ и получены 

следующие оригинальные результаты: 

1. В рамках полуэмпирической модели с использованием 

диффузионного приближения уравнения переноса излучения впервые 

получено аналитическое выражение для флуоресцентного отклика от 

равномерно распределённого в приповерхностном слое биоткани флуорофора, 

а также для отношения флуоресцентных сигналов, соответствующих 

различным (405 нм и 660 нм) длинам волн возбуждения флуоресценции в 

спектре поглощения ФС хлоринового ряда, равномерно распределенного в 

приповерхностном слое кожи толщиной более 0,1 мм. Результаты применения 

полученных аналитических выражений хорошо согласуются с результатами 

численного моделирования методом Монте-Карло. 

2. Предложен новый метод оценки глубины локализации флуорофора 

внутри биоткани, исключающий необходимость калибровочных измерений и 

использующий отношение флуоресцентных сигналов для различных длин 

волн возбуждения флуоресценции. Показано, что применение разработанной 

аналитической модели позволяет оценить толщину содержащего ФС 

хлоринового ряда приповерхностного слоя кожи в диапазоне от 0,1 до 2 мм с 

точностью 0,1 мм, а погрешность априорной оценки оптических свойств 

биоткани до 30% влечёт дополнительную погрешность определения толщины 

слоя предложенным методом в пределах 30%.  

3. Предложен новый подход к изготовлению многослойных 

флуоресцирующих агаровых фантомов, имитирующих оптические свойства 

биоткани в диапазоне длин волн 400-1000 нм до и после поверхностного 
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нанесения и внутривенного введения ФС хлоринового ряда, для задач 

планирования и мониторинга ФДТ. Изготовленные агаровые фантомы 

характеризуются коэффициентом поглощения 0,02-0,5 мм-1 и транспортным 

коэффициентом рассеяния 1-7 мм-1 в диапазоне длин волн 400-1000 нм и 

имитируют оптические свойства кожи in vivo до и после введения ФС 

хлоринового ряда с погрешностью коэффициента поглощения менее 5% в 

диапазонах 520-560 нм и 760-800 нм и с погрешностью транспортного 

коэффициента рассеяния менее 10% в диапазоне 450-700 нм. Изготовленные 

фантомы позволили в хорошо контролируемых условиях апробировать 

предложенный метод оценки глубины локализации флуорофора и 

подтвердить, что погрешность оценки толщины приповерхностного 

флуоресцирующего слоя составляет 10-30% для значений толщины от 0,5 мм 

до 2 мм. 

4. В рамках серии in vivo экспериментов по мониторингу различных 

режимов ФДТ тканей лабораторных животных, а также актинического 

кератоза и базальноклеточного рака кожи человека в клинических условиях с 

использованием ФС хлоринового ряда впервые продемонстрированы различия 

в динамике отношения флуоресцентных сигналов, соответствующих длинам 

волн возбуждения 660 нм и 405 нм при ФДТ.  Для терапевтической длины 

волны 660 нм изменение отношения флуоресцентных сигналов до и после 

процедуры не превосходит 10%, что свидетельствует о фотовыгорании ФС во 

всём зондируемом объеме, в то время как для терапевтической длины волны 

405 нм отношение увеличивается на 10-40% при поверхностном нанесении 

ФС и на 200-300% при внутривенном введении ФС в силу его фотовыгорания 

преимущественно в приповерхностных слоях биоткани.  

5. Предложенный метод оценки локализации флуорофора на основе 

данных двухволновой ФВ впервые позволил получить оценки средней 

глубины проникновения ФС хлоринового ряда: в коже здорового человека она 

составила 0,18 мм, в очагах актинического кератоза – 0,28 мм, в здоровой ткани 
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уха кролика – 0,16 мм, в опухоли СТ-26 на бедре мыши – 0,32 мм. Эти оценки 

согласуются с результатами морфологических исследований и с 

литературными данными о толщине эпидермиса соответствующих 

локализаций.  
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