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Влияние иммерсионных агентов на оптические параметры биотканей

в процессе лазерной фототермической терапии опухоли: пилотное
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Предложено комбинированное использование иммерсионного агента с низкоинтенсивным лазерным облу-

чением для оптического просветления кожи перед проведением процедуры плазмонной фототермической

терапии (ПФТТ). Представлены пилотные результаты исследования влияния иммерсионных агентов на

оптические параметры кожи, подкожной соединительной ткани и модельной опухоли у крыс in vivo при

гипертермии в процессе ПФТТ. В качестве модельной опухоли использовалась модель альвеолярного рака

печени — холангиокарциномы, трансплантированной подкожно. Для проведения ПФТТ внутрь опухоли

вводились золотые наностержни с полосой поглощения в области излучения диодного лазера (808 nm).
Мониторинг изменения коэффициента ослабления света в коже при оптическом просветлении проводился

с помощью оптической когерентной томографии. Измерения оптических параметров цельной опухоли и её

слоёв проводились на спектрометрах в диапазоне длин волн 350−2200 nm. Получено снижение термического

повреждения кожи при проведении ПФТТ с предварительным оптическим просветлением с помощью

иммерсионного агента (смесь 70% водного раствора глицерина с 10% ДМСО) и низкоинтенсивного

лазерного облучения на длине волны 808 nm.
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1. Введение

Фототермическая терапия (ФТТ), которая относится

к методам лечения, основанным на фототермической

конверсии под действием светового излучения, привле-

кает всё большее внимание в связи с её растущим

потенциалом в онкологии [1–3]. Из-за наличия серьёзных

побочных эффектов традиционных стратегий лечения

опухолей, таких как химиотерапия и лучевая терапия,

ФТТ со временем может стать их альтернативой. Кроме

того, световое облучение дает возможность управления

его временными и пространственными характеристи-

ками в процессе удаления опухолей. Для повышения

селективности лазерного излучения могут быть исполь-

зованы плазмонно-резонансные наночастицы, обладаю-

щие локальным поверхностным плазмонным резонансом

в определённом спектральном диапазоне [4–6]. Такие

наночастицы, поглощая излучение с соответствующей

длиной волны, способны генерировать тепловую энер-

гию в локальном объёме, что позволяет снизить дозу

лазерного излучения и уменьшить ущерб, причиняемый

окружающим опухоль здоровым тканям. Золотые нано-

стержни (ЗНС) успешно используются при плазмонно-

резонансной фототермической терапии (ПФТТ) [7–9].
Использование ближнего ИК излучения, попадающего в

окно прозрачности биотканей NIR-I (625−975 nm) [10],
для возбуждения плазмонного резонанса даёт преиму-

щество по сравнению с другими спектральными диапа-

зонами, так как меньше поглощается основными хромо-

форами: меланином, гемоглобином и водой. Однако из-за

рассеяния света в тканях кожи глубина проникновения

лазерного излучения снижается [11].

Значительное количество работ, посвящённых опти-

ческому просветлению кожи in vivo с помощью введе-
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ния иммерсионных оптических просветляющих агентов

(ОПА), показало большой потенциал данного подхода

для повышения визуализации скрытых неоднородностей

и кровеносных сосудов [12–15]. В качестве ОПА наи-

более часто используются растворы биосовместимых

препаратов, таких как глицерин [16,17], полиэтиленгли-
коль [14,18], глюкоза [15,19] и другие в сочетании с

диметилсульфоксидом (ДМСО) [20,21], который способ-

ствует увеличению проницаемости эпидермиса [22].
Ранее исследования оптического просветления при

комбинированном использовании ОПА и лазерного из-

лучения различных длин волн (СО2-лазер и Nd : YAG-

лазер, работающий на длинах волн 532 и 1064 nm,

диодный лазер, работающий на длине волны 980 nm, и

источники широкополосного интенсивного импульсного

света, работающие в диапазонах 650−1200, 525−1200

и 470−1400 nm) и интенсивности были представлены

в работах [23,24], в которых нагрев поверхности кожи

in vivo применялся до нанесения ОПА. Результаты

исследования кожи на облучённых участках с помощью

оптической когерентной томографии (ОКТ) показали

увеличение глубины проникновения света на 42% [23].
На основе измерения спектров отражения до и по-

сле облучения показано улучшение трансэпидермаль-

ного проникновения ОПА в 8−9 раз по сравнению с

необлучённой кожей [24]. Комбинированное применение
ПФТТ подкожных опухолей и оптического просветления

кожи впервые было описано в работе [25]. Данный

подход может повысить эффективность процедуры, в

частности, в работах [11,26] с помощью компьютерного

моделирования и экспериментально на образцах ткани

ex vivo и животных in vivo было показано увеличение

температуры кожи при её облучении на длине волны

1064 nm и предварительном просветлении.

Исследование термически индуцированных изменений

оптических свойств опухолевых тканей при ПФТТ важно

как для оценки необходимой дозы вводимых наночастиц

и лазерного облучения, так и для разработки матема-

тических моделей, которые могут надежно предсказать

результаты процедуры ПФТТ в различных условиях, в

том числе при оптическом просветлении поверхност-

ных тканей. Несмотря на многочисленные исследования

оптических параметров кожи, крови и опухолей при

их нагреве [27–32], исследования изменения оптических

параметров in vivo в процессе нагрева в присутствии

ОПА, а также при ПФТТ с оптическим просветлением

практически не проводились.

Таким образом, целью настоящей работы является

исследование изменения оптических параметров кожи и

модельной опухоли на примере холангиокарциномы при

ПФТТ и оптическом просветлении кожи.

Материалы и методы

В качестве ОПА использовались 70%-ный водный

раствор глицерина (Gl) и смесь 70% глицерина, 10%

ДМСО и 20% воды (Gl@DMSO). Показатели преломле-

ния, измеренные на рефрактометре Аббе ИРФ 454Б2М

(ЛОМО, Россия), составили 1.4400 и 1.4245 на длине

волны 589 nm для Gl и Gl@DMSO соответственно.

ЗНС синтезировались в лаборатории нанобиотехно-

логии Института биохимии и физиологии растений и

микроорганизмов РАН. Для предотвращения агрегации

частицы функционализировались тиолированным поли-

этиленгликолем (молекулярная масса 5000 Да, Nektar,

США). Геометрические размеры ЗНС (длина 41 ± 8 nm

и диаметр 10± 2 nm) определялись по трансмиссион-

ным электронно-микроскопическим изображениям, по-

лученным с помощью электронного микроскопа Libra-

120 (CarlZeiss, Germany). Концентрация в суспензии

составила 400 µg/ml с максимумом оптической плот-

ности (20) на длине волны 800 nm. Высокое значение

оптической плотности суспензии ЗНС обеспечивает до-

статочный нагрев окружающих опухоль тканей [9,32].
В экспериментах использовались 11 белых лаборатор-

ных беспородных крыс-самцов весом 160−200 g, полу-

ченных из вивария Центра коллективного пользования

СГМУ им. В.И. Разумовского.

Для получения модельных опухолей трём крысам вво-

дилась суспензия клеток альвеолярного рака печени РС-

1 (холангиокарциномы), полученная из банка опухоле-

вых штаммов ФГБУ
”
НМИЦ онкологии им. Н.Н. Блохи-

на“ Минздрава России. Раковые клетки имплантировали

крысам подкожно в область лопатки, по 0.5ml 25%-ной

опухолевой взвеси в растворе Хэнкса.

Перед началом экспериментов животных анестези-

ровали с помощью 0.5 mg/kg препарата
”
Золетил 50“

(Virbac, Франция). На исследуемых участках кожи

шерсть удалялась с помощью одноразовой безопасной

бритвы.

В первой серии экспериментов исследовалось вли-

яние различных стимулов по отдельности и в соче-

тании (однокомпонентный ОПА−Gl и его комбинация

с лазерным облучением Gl@laser, двухкомпонентный

ОПА−Gl@DMSO и его комбинация с лазерным облу-

чением Gl@DMSO@laser, а также лазерное облучение

без ОПА−Laser) на оптические параметры кожи. В экс-

перименте участвовало 8 здоровых крыс. У каждого

животного исследовалось по 2 участка кожи размером

1.5× 1.5 сm, расположенных по бокам симметрично от-

носительно позвоночника, которые случайным образом

разделялись на 5 групп. Перед началом экспериментов

во всех группах регистрировалось ОКТ-изображение ин-

тактных участков. Контрольные исследования включали

I группу: на поверхность кожи наносился Gl, II группу:

на поверхность кожи наносился Gl@DMSO и III группу:

кожа подвергалась лазерному облучению на длине вол-

ны 808 nm с помощью оптоволоконного лазера LS-2-N-

808-10000 (LaserSystems, Ltd., Россия) с диаметром серд-

цевины 400 µm и числовой апертурой 0.2. В IV и V груп-

пах на поверхность кожи наносился Gl или Gl@DMSO

соответственно, и проводилось облучение. Объём на-

носимого ОПА составлял 1ml. Мощность излучения
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в группах, подвергнутых лазерному воздействию (III-
V), регулировалась оператором таким образом, чтобы

поддерживать приблизительно одинаковую температуру

на поверхности кожи животных в диапазоне 40−41◦С.

Средняя мощность составляла 0.9± 0.2W при этом

средняя температура на поверхности кожи достигала

40.7± 0.4◦С. Для каждого животного мощность облу-

чения в течение всего эксперимента оставалась по-

стоянной. Мониторинг температуры проводился непре-

рывно с помощью ИК визуализатора IRI4010 (IRYSYS,
Великобритания). Для мониторинга состояния кожи

использовался спектральный оптический когерентный

томограф OCP930SR (Thorlabs, США) с центральной

длиной волны излучения 930 ± 5 nm, спектральной ши-

риной 100 nm, продольным и поперечным разрешением

6.2 и 9.6µm (на воздухе) соответственно и длиной

сканирования 2mm. Сканирование проводилось каждые

2 min. Общее время мониторинга составило 15 min. При

использовании только ОПА (I и II группы) животное на-
ходилось на предметном столе ОКТ всё время экспери-

мента. В группах с использованием лазерного облучения

(III−V группы) предметный стол с животным смещался

для поочерёдного облучения и ОКТ-сканирования, при

этом лазерное облучение прерывалось на время ОКТ-

сканирования (10−20 s).
Во второй серии экспериментов участвовало три кры-

сы с модельными опухолями. При достижении опухоля-

ми объема ≥ 3 сm3 двум крысам за час до эксперимента

в трех точках опухоли вводилась суспензия ЗНС со

скоростью введения 0.1ml/min. Общий объём введён-

ной суспензии составил 1ml с концентрацией ЗНС

400 µg/ml. Этот метод введения приводит к накоплению

и удержанию наночастиц в опухоли [33]. Таким образом,

концентрация ЗНС из расчета на объём опухоли (около
3 сm3) составила около 133 µg/сm3.

Перед процедурой ПФТТ на поверхность кожи над

опухолью одной из крыс наносился ОПА Gl@DMSO

объёмом 1ml и проводилось лазерное облучение мощ-

ностью 1W в течение 10min, при этом плотность

мощности на поверхности составляла приблизительно

1.2W/сm2. Затем мощность лазерного излучения увели-

чивалась до 2W, и облучение продолжалось в течение

ещё 15 min, при этом плотность мощности на поверх-

ности кожи составляла 2.3W/сm2. Температура поверх-

ности кожи регистрировалась каждые 0.5min. У второй

крысы опухоль облучалась без предварительного про-

светления кожи в течение 15min также при плотности

мощности 2.3W/сm2. Третьей крысе лазерного облуче-

ния не проводилось.

До облучения и сразу после него регистрировались

спектры диффузного отражения кожи над опухолью

с помощью спектрометров USB4000-Vis-NIR (Ocean
Optics, США) в спектральном диапазоне 420−1000 nm

и NIRQuest (Ocean Optics, США) в спектральном

диапазоне 930−2125 nm. В качестве источника све-

та использовалась галогенная лампа HL-2000 (Ocean
Optics, США). Для измерения использовался оптический

1

2

3

4

Рис. 1. Схематичное изображение опухоли с прилегающими

слоями биотканей: кожа над опухолью (1), подкожный слой

соединительной ткани (2), верхняя часть опухоли (3) и нижняя

часть опухоли (4).

зонд QR400-7-VIS/NIR (Ocean Optics, США), оснащен-

ный шестью излучающими световодами вокруг одного

приёмного волокна с диаметром сердцевины 400 µm

и числовой апертурой 0.22± 0.02. Зонд закреплялся

в цилиндрическом держателе с диаметром отверстия,

соответствующим диаметру зонда, чтобы обеспечить

расстояние 2mm между поверхностью кожи и зондом.

Таким образом, диффузное обратно рассеянное излуче-

ние собиралось с площади кожи около 8mm2. Перед

началом измерений спектрометры калибровались с ис-

пользованием эталона отражения WS-1-SL (Labsphere,
США).
Затем все три крысы выводились из эксперимен-

та. Слои тканей, подвергнутых облучению, схематично

изображены на рис. 1. Опухоли с прилегающими биотка-

нями удалялись и разделялись на следующие слои: кожа

над опухолью, подкожный слой соединительной ткани,

верхняя часть опухоли и нижняя часть опухоли.

Спектры полного пропускания и диффузного отра-

жения образцов измерялись в диапазоне длин волн

350−2200 nm. Для спектральных измерений использо-

вался спектрофотометр UV-3600 (Shimatzu, Япония) с

интегрирующей сферой LISR-3100 (Shimatzu, Япония).
Перед проведением измерений образцы помещались

между двумя предметными стеклами и закреплялись

без сжатия. Толщина образцов измерялась с помощью

электронного микрометра с точностью ±1µm в пяти

точках образца, после чего результаты усреднялись.

Для калибровки спектрофотометра использовался эта-

лон диффузного отражения BaSO4.

Оптический коэффициент ослабления света оценивал-

ся на основе результатов ОКТ-сканирования в соответ-

ствии с моделью однократного рассеяния [34]:

R(z ) = A exp(−µtz ) + B, (1)

где R(z ) — ОКТ-сигнал, A — коэффициент пропорцио-

нальности, равный P0α(z ); P0 — оптическая мощность

Оптика и спектроскопия, 2022, том 130, вып. 6
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пучка, падающего на поверхность биоткани, α(z ) —

отражательная способность биоткани на заданной глу-

бине, определяемая локальным показателем преломле-

ния и локальной способностью биоткани рассеивать свет

назад, µt = µa + µs — коэффициент ослабления света

биотканью, µa — коэффициент поглощения света био-

тканью. µs — коэффициент рассеяния света в биоткани;

B — фоновый сигнал.

На рис. 2 представлены методики оценки коэффици-

ента ослабления в случае, когда ОКТ А-скан аппрок-

симировался одной и двумя экспоненциальными зави-

симостями. Прямоугольником отмечена область усред-

нения ОКТ-сигнала (51 А-скан), который выбирался в

области интереса. На рис. 2, а представлено типичное

изображение интактной кожи, однако данный подход

можно было применить как к участкам, подвергнутым

воздействию ОПА и лазерного излучения по отдель-

ности, так и к комбинации Gl@laser. В результате

воздействия Gl@DMSO@laser в верхней и средней ча-

стях дермы происходили такие изменения ОКТ-сигнала,

что его невозможно было аппроксимировать одноэкс-

поненциальной зависимостью, таким образом, возникла

необходимость использовать для аппроксимации сигнала

две экспоненты (рис. 2, b).

Для оценки значения µt в качестве экспоненциального

параметра, который наилучшим образом соответствует

кривой, использовался нелинейный метод наименьших

квадратов [35,36]. Значения µt определялись для каждого

животного, усреднялись по группам и нормировались

на начальное значение. Для каждого среднего значения

рассчитывалось стандартное отклонение.

На основе измеренных спектров полного пропуска-

ния и диффузного отражения в сферу рассчитывались

коэффициент поглощения (µa) и транспортный коэффи-

циент рассеяния (µs ) образцов исследуемых тканей. Для

обработки результатов эксперимента и определения оп-

тических параметров использовалcя комбинированный

подход. На первом этапе данные измерений обраба-

тывались с помощью метода инверсного добавления-

удвоения [37]. Затем точность полученных значений µa

и µs улучшалась с помощью инверсного метода Монте-

Карло до согласования измеренных и расчетных данных

с заданной точностью (< 0.1%) [38].

Результаты и обсуждение

Результаты ОКТ-исследования кожи крыс in vivo под

действием различных стимулов представлены на рис. 3

и 4. На рис. 3, а, b хорошо видно, что под действием

Gl и Gl@DMSO в первую очередь просветляется эпи-

дермис, граница раздела эпидермиса и дермы становит-

ся заметна. Эффективность оптического просветления

кожи выше при использовании раствора Gl@DMSO,

чем Gl, о чём свидетельствует большее увеличение

глубины зондирования в первом случае. Данные ре-

зультаты согласуются с результатами, представленны-

ми в работах [20–22], которые показывают увеличение

проницаемости эпидермиса при добавлении в раствор

просветляющего агента ДМСО. Рисунок 4, а показывает

снижение коэффициента ослабления света в коже в про-

цессе оптического просветления на 23± 9 и 29± 3% в

течение 14 min для Gl и Gl@DMSO соответственно. При

этом видно, что для Gl@DMSO наблюдается тенденция

к дальнейшему снижению коэффициента ослабления.

Из результатов, представленных на рис. 3, b и 4, а,

следует, что при комбинации воздействия Gl с нагревом

процесс диффузии глицерина в кожу сопровождается

уплотнением ткани, по-видимому, за счёт дегидратации

ткани как под действием гиперосмотического раствора

глицерина, так и при повышении температуры. За время

наблюдения значение µt сначала снижается на 18± 10%

в течение 10 min, а затем возрастает практически до

начального значения.

Существенные изменения по сравнению с другими

группами наблюдались в процессе нагрева кожи, об-

работанной Gl@DMSO (рис. 3, d). Хорошо видно, что

при той же температуре, что и в других группах,

происходит расслоение ткани с образованием области

отёка. При этом верхняя часть в процессе нагрева

уплотняется, о чём свидетельствует рост значения µt в

среднем в 3.5± 1.3 раз, а область под отёком продолжа-

ет просветляться, значение µt уменьшается в среднем

на 20 ± 8% (рис. 4, b). Данный эффект, по-видимому,

связан с действием ДМСО. Известно, что при высоких

концентрациях ДМСО может вызывать раздражение

кожи, сопровождаемое эпидермальным межклеточным

отёком [39]. В данном случае возникновение отёка

стимулируется повышением температуры до 41◦С, в то

время как при температуре 38◦С отёка не возникало.

На рис. 3, e видно значительное увеличение яркости

изображения поверхности ткани, что говорит о её уплот-

нении, по-видимому, за счёт дегидратации под действием

лазерного нагрева. На рис. 4, а также видно увеличение

коэффициента ослабления со временем, в среднем оно

составило 28± 6%.

Для дальнейших исследований в качестве ОПА был

выбран Gl@DMSO, поскольку, несмотря на возникнове-

ние отёка, он вызывает наибольшее снижение коэффи-

циента ослабления света в коже.

На рис. 5 представлены этапы пилотного экспери-

мента с ПФТТ модельной опухоли холангиокарциномы

PC-1 при предварительном просветлении кожи, времен-

ные зависимости температуры нагрева кожи и спектры

диффузного отражения кожи над опухолью, допирован-

ной ЗНС, до воздействия, после 10 min воздействия

Gl@DMSO@laser и после 15 min ПФТТ. На рис. 5, а

хорошо видно, что после Gl@DMSO@laser наблюдается

эритема и отёк кожи в месте облучения, что вызывает

изменение в спектрах диффузного отражения: сниже-

ние коэффициента отражения в полосах поглощения

гемоглобина (543 и 577 nm) и воды (1434 и 1958 nm)
(рис. 5, c, d). Наблюдаемые различия в регистрируемых

величинах диффузного отражения на длинноволновой
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Рис. 2. Типичные ОКТ-изображения участка дермы крысы in vivo (В-скан), усредненный А-скан ОКТ-сигнала и аппроксимирующие

кривые, построенные с использованием модели однократного рассеяния (а) перед началом воздействия (Intact skin) и (b) после

нанесения ОПА и ИК лазерного облучения (Gl@DMSO@laser).

границе диапазона 420−1000 nm и коротковолновой гра-

нице диапазона 930−2125 nm объясняются использо-

ванием для измерений различных спектрометров (см.
раздел Методы и материалы), обладающих различной

чувствительностью в данном диапазоне длин волн. Од-

нако взаимное расположение спектров диффузного от-

ражения кожи под действием исследуемых стимулов

хорошо согласуется в обоих исследуемых спектральных

диапазонах. Рисунок 5, b показывает, что при аналогич-

ном режиме Gl@DMSO@laser, в отличие от крыс без

опухоли (рис. 3, d), у крысы с опухолью, допированной

ЗНС, наблюдается рост температуры от 41.5◦С через

30 s после начала облучения до 46.5◦С через 10min,

что, по-видимому, связано с дополнительным влиянием

нагрева наночастиц в теле опухоли. Различия между

зависимостями температуры нагрева от времени при

ПФТТ с предварительным воздействием просветления

и без него незначительны и могут быть связаны с

различным локальным содержанием наночастиц в об-

ласти облучения. При этом наблюдаются значительные

изменения в спектре диффузного отражения в полосах

поглощения гемоглобина (переход из оксигенированной

HbO2 в дезоксигенированную форму Hb и частичное

разрушение гемоглобина) и воды (смещение полос по-

глощения в более коротковолновую область спектра).

Так, для полос поглощения гемоглобина (рис. 5, c)

наблюдается переход Q-полос с 543 и 577 nm в одну

полосу на 561 nm при ПФTT после Gl@DMSO@laser,

что характерно при дезоксигенации гемоглобина [40].

При ПФТТ без предварительного воздействия наблю-

дается исчезновение характерных полос поглощения

гемоглобина Hb и HbO2 в данной спектральной области,

что может быть связано с коагуляцией белка, которое

происходит при нагреве гемоглобина крови [41]. На

рис. 5, а видно значительное потемнение и увеличение

области поражения на участке, подвергнутом ПФТТ.

Полосы поглощения воды на 1434 и 1958 nm для ин-

тактной кожи смещаются к 1429 и 1934 nm при нагреве

с Gl@DMSO@laser, к 1420 и 1929 nm при ПФTT после

Gl@DMSO@laser и к 1415 и 1922 nm при ПФТТ без

предварительного воздействия (рис. 5, d).
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Рис. 3. ОКТ-изображения участков кожи крыс in vivo, подвергнутых воздействию (а) водного раствора глицерина (Gl) и (b) смеси
70%-ного раствора глицерина с 10% ДМСО (Gl@DMSO) при температуре тела, (c) 70%-ного раствора глицерина (Gl@laser) и

(d) смеси 70%-ного раствора глицерина с 10% ДМСО (Gl@DMSO@laser) при лазерном нагреве и (e) лазерного нагрева (Laser).
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при дыхании животных. Временные колебания среднего значения температуры кожи в месте воздействия в различных группах

показаны под соответствующими ОКТ-изображениями.
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Рис. 4. Временные зависимости усреднённого и нормированного коэффициента ослабления света в исследуемых группах:

(а) I (Gl), II (Gl@DMSO), III (Gl@laser) и V (Laser) и (b) IV выше области отёка (Gl@DMSO@laser above edema) и ниже

области отёка (Gl@DMSO@laser under edema).

Помимо изменений поглощающих свойств кожи

на спектры отражения оказали влияние изменения

её рассеивающих характеристик. Так, под действием

Gl@DMSO@laser наблюдался отёк кожи, что привело

к снижению коэффициента отражения. При ПФТТ более

интенсивное лазерное излучение привело к дегидрата-
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действий и результат ПФТТ с предварительным просветлением кожи (а): до процедуры (Before), процесс нанесения ОПА
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(c) 420−1000 nm и (d) 930−2125 nm.

ции ткани, её уплотнению и, таким образом, к уве-

личению коэффициента отражения. Обращает на себя

внимание тот факт, что предварительное нанесение ОПА

снизило степень повреждения кожи и предотвратило

необратимые последствия воздействия высокой темпе-

ратуры на ткани, что выражается в менее существенных

изменениях спектра отражения при ПФТТ с просветле-

нием, чем при ПФТТ.

На рис. 6 представлены спектральные зависимости

оптических параметров исследуемых тканей опухоли

у контрольного животного (без введения ЗНС и об-

лучения), при ПФТТ с предварительным нанесением

ОПА и нагревом и при ПФТТ без дополнительных

воздействий. На спектрах поглощения исследуемых тка-

ней контрольного животного видны характерные полосы

HbO2 (416−417, 544−548 и 566−574 nm, рис. 6, а, b и

d) и воды (1192, 1458 и 1942 nm). В спектре верхней

части опухоли наблюдаются полосы поглощения Hb

(420 и 552 nm, рис. 6, c), что может быть связано с

дезоксигенацией и началом некротических изменений

ткани.

В спектре поглощения кожи после процедуры ПФТТ

на рис. 6, а (образец 1, рис. 1) хорошо видно увеличение

полос поглощения гемоглобина и переход HbO2 в Hb,
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Рис. 6. Коэффициент поглощения (µa) и транспортный коэффициент рассеяния (µ′

s) тканей контрольной опухоли, не подвер-

гавшейся процедуре ПФТТ (Control), опухоли после ПФТТ с предварительным просветлением (PPTT after Gl@DMSO@laser) и

ПФТТ без предварительного просветления (PPTT): (а) кожи над опухолью, (b) подкожной соединительной ткани, (c) верхней

части опухоли и (d) нижней части опухоли.
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что свидетельствует о повреждении сосудов при ПФТТ.

Кроме того, в спектре кожи после ПФТТ практически

отсутствуют полосы поглощения воды, что говорит о

значительной дегидратации кожи в месте облучения.

В спектре кожи после ПФТТ с предварительным про-

светлением пики поглощения воды присутствуют, но

смещаются с 1192 и 1456 nm в сторону более коротких

длин волн к 1188 и 1428 nm за счёт нагрева ткани. Это

смещение наиболее значительное для образца кожи над

опухолью, чем для остальных исследуемых биотканей.

Повреждение подкожной соединительной ткани (обра-
зец 2, рис. 1) после ПФТТ с просветлением также менее

выражено, чем при ПФТТ, тaк как в спектре поглоще-

ния присутствуют характерные полосы оксигемоглобина

(416, 548 и 574 nm).
В спектрах поглощения и рассеяния опухоли

(рис. 6, c, d, образцы 3 и 4, рис. 1) хорошо виден пик

поглощения ЗНС (790 nm). Смещение максимума погло-

щения относительно максимума оптической плотности

суспензии (800 nm) объясняется, по-видимому, влияни-

ем рассеяния ткани. Поскольку поглощение в области

790 nm выше для животного, подвергнутого ПФТТ, то,

следовательно, локальная концентрация наночастиц у

него выше. Это может объяснить тот факт, что в резуль-

тате нагрева ЗНС в теле опухоли при ПФТТ происходит

более сильная дегидратация ткани. Это проявляется в

более существенном уменьшении значения µa в полосах

поглощения воды и смещении максимума поглощения в

область более коротких длин волн.

Транспортный коэффициент рассеяния снижается с

увеличением длины волны, при этом более крутой

наклон спектра соответствует большим значениям тем-

пературы в каждом слое. Увеличение значений µs в

образцах кожи и подкожной ткани после ППТТ объясня-

ется коагуляцией тканей, которая вызывает разрушение

более крупных рассеивателей, таких как эритроциты,

а также стенок кровеносных сосудов и коллагеновых

пучков в дерме и соединительной ткани. В теле опухоли

также происходит коагуляция белка, особенно в области

контакта с ЗНС.

Полученные результаты хорошо согласуются с данны-

ми литературы. Halldorsson [29] наблюдал более высокое

оптическое поглощение в термически денатурированной

крови по сравнению с нативной оксигенированной кро-

вью при 633 и 1064 nm. Трансформация между HbO2 и

Hb была количественно проанализирована Jia и др. [30].
Непрерывный нагрев на водяной бане до температуры

60◦С приводил к превращению HbO2 в Hb. Эффект

тепловых изменений в спектрах поглощения воды на-

блюдался при прямых измерениях образцов воды и

исследованиях лазерной терапии. Jansen и др. [42] пока-
зали, что пик поглощения воды около 1.94 µm смещался

в сторону более коротких длин волн с повышением

температуры и достигал 1.92 µm при 49◦С. Синий сдвиг

пиков поглощения воды при повышении температуры

был показан в работах [43–45]. Полученные результаты

также хорошо согласуются с данными работ [27,28], в

которых сообщалось об изменениях оптических пара-

метров кожи при нагревании. Небольшие различия в

значениях, указанных в литературе, скорее всего, обу-

словлены различиями в экспериментальных условиях,

теоретических моделях и методах обработки тканей,

используемых в исследованиях.

Исходя из данных, представленных на рис. 6, c, d,

можно предположить, что нагрев тела опухоли при

ПФТТ без предварительного просветления (PPTT),
по-видимому, был более существенным, чем при

ПФТТ с предварительным просветлением (PPTT after

Gl@DMSO@laser), за счёт большей локальной концен-

трации частиц в месте облучения. Однако за счёт опти-

ческого просветления поверхности температура нагрева

при обеих процедурах была сравнима, что позволило

достичь близких результатов. Компьютерное моделиро-

вание распространения света в опухоли при предвари-

тельном оптическом просветлении кожи подтверждает

данное предположение.

Заключение

В настоящей работе впервые представлены изменения

оптических свойств верхней и нижней частей модельной

опухоли у крыс (холангиокарцинома РС-1), кожи и

подкожной соединительной ткани, расположенных над

опухолью, вызванные повышением температуры при

проведении процедуры ПФТТ с предварительным опти-

ческим просветлением кожи в спектральном диапазоне

от 350 до 2200 nm. Результаты показывают, что основные

различия в поглощении вызваны дезоксигенацией крови,

нагревом внутритканевой воды и дегидратацией тканей в

области облучения, в то время как различия в рассеянии

вызваны разрушением микрососудов с последующей

коагуляцией белков. Отмечено снижение термического

повреждения кожи в результате проведения ПФТТ при

предварительном оптическом просветлении с исполь-

зованием иммерсионного агента и низкоинтенсивного

лазерного облучения.

Результаты данного исследования могут послужить

основой для уточнения моделей ПФТТ и повышения

эффективности процедуры за счёт оптического просвет-

ления кожи.

Соблюдение этических стандартов

Эксперименты проводились в соответствии с между-

народными этическими нормами Европейской конвен-

ции защиты позвоночных животных для эксперимен-

тальных и других научных целей (Страсбург, 1986)
и с рекомендациями комитета по этике ФГБОУ ВО

Саратовского ГМУ им. В.И. Разумовского Минздрава РФ

(протокол № 6 от 06.02.2018 г.).
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