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Двухволновая лазерная система с обратной связью для лечения

сосудистых заболеваний кожи
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Предложена оригинальная оптическая схема двухволновой лазерной системы с длинами волн излучения

450 и 980 nm и обратной связью для лечения сосудистых заболеваний кожи. Разработан алгоритм

управления двухволновой лазерной системой для повышения эффективности лечения сосудистых поражений

кожи, основанный на измерении отражения кожи на длинах волн как чувствительных к концентрации

оксигемоглобина, дезоксигемоглобина и метгемоглобина в сосудах кожи, так и нечувствительных к

изменению состава крови. Численно методом Монте-Карло исследовано влияние оксигенации крови человека

и содержания в ней метгемоглобина на спектры отражения кожи человека в диапазоне длин волн

400−1100 nm. В рамках семислойной модели кожи человека исследовано отражение нормальной кожи,

кожи с увеличенным сосудом, а также кожи с коагулированным сосудом. Установлено, что для контроля

трансформации HbO2 →Hb необходимо анализировать интенсивность отраженного кожей света на длинах

волн, лежащих вблизи изобестических точек дезоксигемоглобина и метгемоглобина, например на 660 nm, а

для контроля трансформации Hb→MetHb необходимо анализировать интенсивность отраженного света на

длинах волн, лежащих вблизи изобестических точек оксигемоглобина и дезоксигемоглобина, например на

810 nm.
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Введение

В нормальной коже человека диаметр кровеносных

сосудов обычно варьируется в зависимости от типа

сосудов. Типичный диаметр капилляров составляет при-

близительно 8− 12µm. Артериолы (прекапиллярные и

терминальные) обычно имеют диаметр 17−26µm, а

диаметр более глубоких артериол достигает 40µm [1].
Сосудистые заболевания кожи, к числу которых относят-

ся телеангиэктазии, винные пятна (пламенеющий невус)
и розацеа, представляют собой группу патологий, свя-

занных с нарушением структуры и функции кровеносных

сосудов дермы. Эти заболевания характеризуются раз-

личной глубиной залегания поражённых кровеносных

сосудов, их диаметром, типом (капиллярные, венозные
или артериальные) и особенностями кровотока [2–9].

Эффективное лазерное лечение сосудистых заболева-

ний кожи (лазерное склерозирование) основано на прин-

ципе селективного фототермолиза, при котором энергия

лазерного излучения определённых длин волн изби-

рательно поглощается гемоглобином в патологически

изменённых кровеносных сосудах, вызывая коагуляцию

их стенки при минимальном повреждении окружающих

тканей, слипание и последующее рассасывание и за-

мещение дермальной тканью с нормальной капилляр-

ной сетью [10–12]. Для лечения различных сосудистых

патологий кожи в основном используют одноволновое

лазерное воздействие. Для лечения розацеа широко

используются лазеры с длинами волн излучения 532 nm

(неодимовые лазеры с генерацией второй гармоники,

KTP), 585−595 nm (импульсный лазер на красителях,

PDL), 980 и 1064 nm (диодные и Nd:YAG-лазеры) и

интенсивный импульсный свет (IPL) в диапазоне длин

волн излучения 500− 1200 nm [10,13,14]. Лазерное из-

лучение с длинами волн 532 и 585 nm эффективно

воздействует на поверхностные кровеносные сосуды,

уменьшая покраснение и выраженность розацеа, тогда

как диодные и Nd:YAG-лазеры обеспечивают более глу-

бокое проникновение лазерной энергии и применяют-

ся при обработке крупных и глубоко расположенных

кровеносных сосудов и у людей с темным типом кожи

(фототипы V и VI по Фицпатрику) [10,15]. При лечении

винных пятен наиболее клинически эффективным мето-

дом остаётся склерозирование излучением импульсного

лазера на красителях (PDL, 585−595 nm), оптимально
поглощаемым оксигемоглобином, что позволяет прово-

дить селективный фототермолиз патологически изме-

нённых кровеносных сосудов без повреждения окру-

жающих тканей [16,17]. Для устойчивых или глубоких

поражений применяются Nd:YAG-лазеры (1064 nm) и
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александритовые лазеры (755 nm), способные воздей-

ствовать на кровеносные сосуды, залегающие на глубине

более 1mm [18,19]. Лечение телеангиэктазий включает

воздействие на аномальные поверхностные кровеносные

сосуды лазерным излучением, поглощаемым гемогло-

бином, для их селективного разрушения. Применяются

KTP-лазеры, импульсные лазеры на красителях, диодные

лазеры (980 nm) и Nd:YAG-лазеры (1064 nm). Коротко-
волновые лазеры (532, 595 nm) наиболее эффективны

при поверхностных телеангиэктазиях, а длинноволновые

(980, 1064 nm) используются для склерозирования более
глубоких кровеносных сосудов на ногах. В большинстве

случаев для полного удаления сосуда требуется несколь-

ко сеансов лазерного склерозирования [20]. Следует

отметить, что одноволновое воздействие неэффективно

воздействует на глубоколежащие кровеносных сосуды и

в ряде случаев приводит к негативным последствиям для

окружающих кровеносный сосуд тканей.

Двухволновое лазерное воздействие позволяет значи-

тельно повысить эффективность и снизить возможные

негативные последствия лазерного лечения сосудистых

заболеваний кожи [21]. Применение двухволновых ла-

зерных систем представляет собой одно из наиболее

перспективных направлений в лечении сосудистых за-

болеваний кожи благодаря возможности комбинирован-

ного терапевтического воздействия лазерным излучени-

ем двух различных длин волн на кровеносные сосуды

различного типа, диаметра и глубины залегания. В от-

личие от одноволновых лазеров, которые эффективно

воздействуют лишь на кровеносные сосуды ограничен-

ной локализации, двухволновые установки обеспечи-

вают более гибкий и контролируемый фототермолиз,

адаптированный к анатомическим и физиологическим

особенностям поражений. Современные системы могут

быть оборудованы устройством для охлаждения поверх-

ности кожи, что существенно снижает риск ожогов и

повышает безопасность процедуры лазерного склерози-

рования [21–23]. Наиболее часто двухволновые лазерные

установки представляют собой комбинацию длин волн

излучения 532 и 1064 nm, что позволяет одновременно

воздействовать на поверхностные и глубоколежащие

кровеносные сосуды, обеспечивая более выраженный

клинический эффект и сокращая количество необходи-

мых процедур [24]. Другие установки сочетают в себе

PDL- и Nd:YAG-лазеры, где импульс излучения первого

лазера (585−595 nm) поглощается оксигемоглобином,

нагревает кровь в кровеносных сосудах и превраща-

ет гемоглобин в метгемоглобин, обладающий более

высоким коэффициентом поглощения для излучения

в ближнем ИК-диапазоне. Второй импульс Nd:YAG-

лазера (1064 nm) эффективно завершает коагуляцию

кровеносного сосуда, при этом снижается используемая

для коагуляции кровеносного сосуда плотность энергии,

что снижает риск термического повреждения эпидерми-

са [21,22]. Существуют другие комбинации длин волн

лазерного излучения: например 532 и 940 nm, где излу-

чение первой длины волны воздействует на капиллярные

и артериальные образования, а излучение второй —

на более крупные венозные сосуды [25], а также 980

и 1470 nm [26] или 450 и 980 nm [27]. Вместе с тем

для получения оптимального с точки зрения достиже-

ния высокой эффективности и малой травматичности

терапевтического эффекта необходимо контролировать

результат действия излучения с каждой из двух длин

волн, своевременно изменяя его параметры. В этой

связи очевидно, что повышение эффективности двухвол-

нового лазерного воздействия на кровеносные сосуды

кожи невозможно без разработки системы обратной

связи с адекватным алгоритмом работы, в том числе

основанным на измерении оптических характеристик

биоткани.

В настоящее время наиболее известны лазерные си-

стемы с обратной связью по температуре нагретого тор-

ца световодного инструмента, что в реальном времени

позволяет обнаруживать перегрев ткани и автоматиче-

ски корректировать параметры лазера или полностью

прекращать воздействие [28–30]. Однако температурная

обратная связь не позволяет определить, какая имен-

но структура биоткани подвергается лазерному воз-

действию, в каком состоянии она находится в данный

момент, в связи с чем не может определить факт

достижения желаемого эффекта именно в нужной для

оптимального лечения структуре [31]. В этой связи

перспективно создание обратной связи, отслеживающей

изменение оптических свойств в биотканях в режиме

реального времени, основанная на анализе состояния

маркера — вещества, изменения оптических свойств

которого указывают на то, какие процессы происходят

в биоткани под действием лазерного излучения [31].
Контроль интенсивности отражённого от биоткани света

на длинах волн, на которых происходит наибольшее

изменение оптических свойств биоткани в результате

её лазерного нагрева, может быть положен в основу

механизма работы такой обратной связи.

Известно, что нагрев гемоглобина, в том числе и

лазерный, приводит к его трансформации [32, 33], ко-
торая начинается с преобразования оксигемоглобина

(HbO2) в дезоксигемоглобин (Hb) при достижении кро-

вью температуры 46−48◦C [34], а дальнейший нагрев до

температуры 65−70◦C приводит к образованию метге-

моглобина (MetHb). При нагреве до температур около

80◦C протекают необратимые реакции, вызывающие де-

натурацию и коагуляцию гемоглобина [35]. HbO2, Hb и

MetHb, обладая уникальными оптическими свойствами,

в процессе трансформации будут изменять отражение,

поглощение и пропускание крови. Ранее в рамках раз-

работанной оптической модели крови было показано,

что при замещении HbO2 на Hb (снижении сатурации

крови кислородом) поглощение увеличивается в области

длин волн 590−780 nm, а в диапазоне 780−1100 nm -

уменьшается, замещение Hb на MetHb приводит к уве-

личению поглощения в области 590−1100 nm, а области

длин волн 520−590 nm к его снижению. Описанные
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Рис. 1. Cемислойная компьютерная модель: нормальной кожи человека (a), кожи человека с увеличенным кровеносным сосудом

в дерме (b), кожи человека с коагулированным кровеносным сосудом (c).

Рис. 2. Пример хода лучей в схеме компьютерной модели стенда для оценки мощностей отраженного (reflection) света от слоя

нормальной кожи человека (a), кожи человека с увеличенным кровеносным сосудом (b) и кожи с коагулированным кровеносным

сосудом (с) (расчет выполнен для комбинации № 1 согласно табл. 1, длина волны излучения источника света 532 nm). Красные
лучи — для каждого такого луча доля от 1/10000 мощности источника света составляет от 100.0 до 66.6%, зеленые лучи — от

66.6 до 33.3%, синие лучи — от 33.3 до 0.1% в каждом луче соответственно.

изменения означают обратно пропорциональные погло-

щению изменения в отражении и пропускании крови

человека [36].

В ряде экспериментов по измерению отражения как

цельной крови [31, 33], так и кожи человека [37] и

животного [38] было показано, что после одноволнового

и двухволнового лазерного воздействия наблюдается

изменение отражения в спектральных диапазонах, свой-

ственных трансформации HbO2 в Hb и MetHb. Однако

численное обоснование результатов этих исследований

до сих пор отсутствует.

Таким образом, целью настоящего исследования была

разработка численной оптической модели, позволяющей

оценить отражение нормальной кожи, кожи с увели-

ченным кровеносным сосудом и кожи с коагулирован-

ным кровеносным сосудом, а также численно методом

Монте-Карло исследовать влияние оксигенации крови

человека и содержания в ней метгемоглобина на спек-

тры отражения кожи человека в диапазоне длин волн

400−1100 nm и на основе результатов этого численного

моделирования предложить оптическую схему двухвол-

новой лазерной системы с длинами волн лазерного

излучения 450 и 980 nm с обратной связью для лечения

сосудистых заболеваний кожи, а также разработать алго-

ритм управления этой двухволновой лазерной системой.

Материалы и методы

Выбор параметров двухволновой лазерной системы с

оптической обратной связью для лечения сосудистых

заболеваний кожи производился на основании результа-

тов численного моделирования процесса взаимодействия

лазерного излучения с кожей человека, учитывающего

изменение оптических свойств крови при трансформа-

циях оксигемоглобина в дезоксигемоглобин и метге-

моглобин. По результатам моделирования выбирались

Оптика и спектроскопия, 2026, том 134, вып. 5
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Таблица 1. Комбинации концентраций оксигемоглобина

(CHbO2), дезоксигемоглобина (CHb) и метгемоглобина (CMetHb)
в крови в составе кожи, используемые при численном модели-

ровании

№ CHbO2 ,% CHb ,% CMetHb ,%

1 100 0 0

2 80 20 0

3 60 40 0

4 40 60 0

5 20 80 0

6 0 100 0

7 0 80 20

8 0 60 40

9 0 40 60

10 0 20 80

11 0 0 100

длины волн рабочего лазерного излучения, используемо-

го непосредственно для терапевтического воздействия

на кровеносный сосуд с целью его склерозирования и

диагностического лазерного излучения, используемого

для оценки изменения концентрации оксигемоглобина,

дезоксигемоглобина и метгемоглобина в кровеносных

сосудах кожи с целью оптимизации процесса скле-

розирования кровеносного сосуда рабочим лазерным

излучением.

Для моделирования процесса взаимодействия света

с нормальной кожей человека использовалась пред-

ставленная в работе [39] численная оптическая модель

нормальной кожи человека, состоящая из семи слоев

(рис. 1, a). Исходя из данных о строении и глубине

залегания кровеносных сосудов в телеангиэктазиях [2,3],
была предложена численная оптическая модель кожи че-

ловека с увеличенным кровеносным сосудом (рис. 1, b),
в которой слой глубокого сплетения сосудов заменяется

слоем цельной крови толщиной 1000µm, что сопоста-

вимо с размерами крупных телеангиэктазий в коже че-

ловека [20]. Суммарная толщина кожи оставалась неиз-

менной и равной 2100µm, при этом толщина сетчатого

слоя уменьшалась до 820µm. Факт коагуляции сосуда

(рис. 1, c) моделировался заменой оптических свойств

слоя цельной крови в численной оптической модели

кожи человека с увеличенным кровеносным сосудом

оптическими свойствами коагулированной куриной груд-

ки [40].

Коэффициенты поглощения, рассеяния и фактор ани-

зотропии крови в составе кровенаполненных слоев кожи

(сосочковый слой, поверхностное сплетение сосудов,

сетчатый слой и слой цельной крови) изменялись в

зависимости от концентраций в ней оксигемоглобина,

дезоксигемоглобина и метгемоглобина (табл. 1 и [36]).

Компьютерные модели стенда для оценки мощности

отраженного светового потока от нормальной кожи

человека, от кожи человека с увеличенным кровеносным

сосудом, а также кожи с коагулированным кровеносным

сосудом представлены на рис. 2.

Численное 3D-моделирование выполнялось в про-

грамме
”
TracePro 7.0.1“ (Lambda Research Corporation,

США) методом Монте-Карло. Источник света излучал

в диапазоне длин волн 400−1100 nm. Он представлял

собой круг диаметром 10mm, который располагался на

расстоянии 20mm от обращенной к нему поверхности

кожи (рис. 2). Свет от источника падал нормально к

поверхности участка кожи диаметром 50mm и представ-

лял собой параллельный пучок лучей диаметром 10mm.

Диаметр пучка выбирался в соответствии с данными о

параметрах излучения для лазерного склерозирования

телеангиэктазий, представленными в работе [20]. Спек-
тральное и пространственное распределение излучения

в пучке источника было равномерным. При расчете

было использовано 10000 лучей, суммарная мощность

которых равнялась 1W. Отраженный после взаимодей-

ствия со слоем кожи световой поток перехватывал-

ся приемником (сфера
”
Total absorption“ диаметром

100mm, рис. 2) и с помощью встроенных программных

средств
”
TracePro 7.0.1“оценивалась его мощность в ре-

зультате интегрирования по площади пространственного

распределения мощности светового потока, достигшего

и полностью поглотившегося приемником.

В результате численного моделирования были полу-

чены спектры мощности света R(λ), отраженного от

участка кожи, в диапазоне длин волн 400−1100 nm при

различных комбинациях концентраций оксигемоглобина,

дезоксигемоглобина и метгемоглобина. Далее опреде-

лялся параметр dR(λ):

dR(λ)var = R(λ)var − R(λ)1, (1)

где R(λ)var — рассчитанная мощность отраженного от

кожи света, кровь, в составе которой имела концентра-

ции CHbO2, CHb и CMetHb согласно представленным в

табл. 1, R(λ)1 — рассчитанная мощность отраженного

от кожи света для комбинации № 1.

Для контроля концентрации HbO2, Hb, и MetHb в

составе кожи в контексте выбора алгоритма работы

двухволновой лазерной системы с оптической обратной

связью для лечения сосудистых заболеваний кожи пред-

лагается измерять мощность отраженного кожей света

в диапазонах длинах волн, отвечающих следующим

критериям: критерий № 1 I — мощность отраженного

света при трансформации HbO2→Hb→MetHb изменя-

ется незначительно (менее 5%); критерий № 2 — мощ-

ность отраженного света при трансформации HbO2→Hb

изменяется незначительно (менее 10%), а при транс-

формации Hb→MetHb изменяется существенно (более
25%); критерий № 3 — мощность отраженного света

при трансформации HbO2→Hb изменяется существенно

(более 25%), а при трансформации Hb→MetHb изменя-

ется незначительно (менее 10%).
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Таблица 2. Диапазоны длин волн (nm) отраженного кожей света, удовлетворяющие критериям № 1−3

Биоткань Критерий № 1 Критерий № 2 Критерий № 3

Нормальная 520−550 786−816 598−607

кожа человека 658−666

739−764

Кожа человека 522−532 810−820 594−610

с увеличенным 654−676

кровеносным 710−774

сосудом

Диапазоны длин волн, удовлетворяющие крите-

рию № 1 , определялись как

SI(λ) ≤ 0.05 × SI max, (2)

где SI(λ) =
∑11

var=1 |dRvar(λ)| для 500 nm≤ λ ≤ 1100 nm,

SI max — максимальное значение SI(λ).

Диапазоны длин волн, удовлетворяющие критерию

№ 2, определялись как

SII(λ) ≤ 0.1× SIImax, (3)

где SII(λ) =
∑6

var=1 dRvar(λ)| для 500 nm≤ λ ≤ 1100 nm,

SII max — максимальное значение SII(λ).

SIII(λ) ≥ 0.25 × SIIImax, (4)

где SIII(λ) =
∑11

var=6 |Rvar (λ) − R6(λ)| для

500 nm≤ λ ≤ 1100 nm, SIII max — максимальное значение

SIII(λ).

Диапазоны длин волн, удовлетворяющие критерию

№ 3, определялись по формулам (5) и (6):

SII(λ) ≥ 0.25 × SIImax, (5)

SIII(λ) ≤ 0.1× SIIImax. (6)

Результаты и обсуждение

На рис. 3 приведены спектры R(λ)1−11, dR(λ)1−11

для нормальной кожи человека (рис. 3, а), кожи чело-

века с увеличенным кровеносным сосудом с различным

содержанием оксигемоглобина, дезоксигемоглобина и

метгемоглобина и R(λ)12, dR(λ)12 для кожи человека

с коагулированным кровеносным сосудом (рис. 3, b).
Спектры демонстрируют поведение R(λ) и dR(λ) кожи,

связанное с изменением в ее составе форм гемогло-

бина. Мы не оценивали поведение спектров R(λ)var и

dR(λ)var в области длин волн 400−500 nm, так как

воздействие излучением с этими длинами волн вызывает

интенсивную флуоресценцию биотканей [41], что может

затруднить анализ вклада изменений форм гемоглобина

в спектр отраженного кожей света.

Диапазоны длин волн отраженного света для нор-

мальной кожи человека и кожи человека с увеличен-

ным кровеносным сосудом, удовлетворяющие критери-

ям № 1−3, определены по формулам (1)−(6) и приведе-

ны в табл. 2. Следует отметить, что внутри диапазонов

длин волн, удовлетворяющих критериям № 1−3, замена

оксигемоглобина на дезоксигемоглобин в кровенапол-

ненных слоях нормальной кожи человека и кожи челове-

ка с увеличенным кровеносным сосудом на длинах волн

530, 571, 584 и 798 nm параметры R(λ)var и dR(λ)var

изменяются незначительно (менее 5%), что хорошо

коррелирует с опубликованными ранее данными для изо-

бестических точек крови [42,43]. Наблюдаемое отличие

длин волн этих точек в спектрах, представленных на

рис. 3, от соответствующих длин волн из работ [42,43]
является следствием учёта вклада рассеяния излучения

в слоях кожи. Также при замене дезоксигемоглобина

на метгемоглобин параметры R(λ)var и dR(λ)var изме-

няются незначительно (менее 5%) вблизи известных

изобестических точек метгемоглобина [44,45], а именно

на длинах волн 516, 603, 660 и 764 nm.

Как было установлено ранее в работе [36], описанные
выше тенденции в изменении отражения при трансфор-

мации HbO2 →Hb связаны со снижением поглощения

и увеличением пропускания в диапазоне длин волн

780−1100 nm как цельной крови, так и кровенаполнен-

ных биотканей, а при трансформации Hb→MetHb —

с увеличением поглощения и снижением пропускания

в том же диапазоне длин волн. Данную взаимосвязь

можно использовать для оптимизации лазерного скле-

розирования кровеносных сосудов кожи, инициировав

трансформацию HbO2→Hb под воздействием лазерного

излучения сине-зеленой области спектра (например, с
рабочей длиной волны 450 nm) с целью увеличения ее

пропускания в ближней инфракрасной области (напри-
мер, с рабочей длиной волны 980 nm).
Таким образом, по результатам численного модели-

рования установлено, что диапазоны длин волн ди-

агностического излучения, наиболее подходящие для

оценки изменения хромофорного состава крови, долж-

ны соответствовать ее изобестическим точкам. Так,

для определения трансформации HbO2→Hb (критерий
№ 3) необходимо использовать излучение с длинами

волн вблизи изобестических точек дезоксигемоглобина
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Рис. 3. Спектры R(λ)var и dR(λ)var нормальной кожи человека (a), кожи человека с увеличенным кровеносным сосудом

с различным содержанием оксигемоглобина, дезоксигемоглобина и метгемоглобина и кожи человека с коагулированным

кровеносным сосудом (b), индекс var — номер комбинации хромофоров согласно табл. 1, R(λ)var — сплошные кривые, dR(λ)var —

штриховые кривые.

и метгемоглобина, например 660 nm. Для определения

трансформации Hb→MetHb (критерий № 2) необходимо
использовать излучение с длинами волн вблизи изобес-

тических точек оксигемоглобина и дезоксигемоглобина,

например 810 nm.

Для того, чтобы исключить влияние рельефа кожи

и неточности в позиционировании рабочего инстру-

мента на результаты измерения R(λ), следует обес-

печить систему обратной связи опорным сигналом с

длиной волны излучения, на которой величины R(λ)var

и dR(λ)var при трансформации HbO2→Hb→MetHb из-

меняются незначительно (критерий № 1 I), например

532 nm. Значение опорного сигнала всегда принимается

постоянным и равным 1 независимо от концентрации

хромофоров, положения инструмента и рельефа поверх-

ности кожи человека.

Поведение величины R(λ) в зависимости от концен-

трации хромофоров крови в составе нормальной кожи

человека (normal skin) и кожи человека с расширен-

ным кровеносным сосудом (dilated vessel), а также

кожи человека с коагулированным кровеносным сосудом

(coagulated vessel) на длинах волн излучения 660, 810

и 532 nm приведено на рис.4,a. В результате нормиро-

вания коэффициентов отражения R(660 nm), R(810 nm)

и R(532 nm) на R(532 nm) получены аналогичные

зависимости приведенных коэффициентов отражения

R532(660 nm), R532(810 nm) и R532(532 nm) (рис. 4, b), на

поведении которых основывается алгоритм управления

двухволновой лазерной системы с рабочим лазерным

излучением на длинах волн 450 и 980 nm.

Исходя из результатов представленных выше расче-

тов и опыта лазерного склерозирования кровеносных

сосудов кожи, обобщенного в ходе анализа литерату-

ры [13,18,20], алгоритм работы лазерной системы с

оптической обратной связью для склерозирования рас-
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Рис. 4. Поведение величин R(660 nm), R(810 nm), R(532 nm) (a) и R532(660 nm), R532(810 nm), R532(532 nm) (b) в зависимости от

концентрации хромофоров крови в составе нормальной кожи человека (normal skin) и кожи человека с расширенным кровеносным

сосудом (dilated vessel), а также кожи человека с коагулированным кровеносным сосудом (coagulated vessel).

ширенных кровеносных сосудов кожи может состоять из

следующих шагов.

0.0.1. Шаг 1. Калибровка Определение наличия

расширенных кровеносных сосудов в коже. На данном

шаге определяются значения переменных OS1 (oxygen
saturation) и MS1 (methemoglobin saturation) для кожи

без расширенных кровеносных сосудов, равные при-

веденным коэффициентам отражения R532(660 nm) и

R532(810 nm) соответственно:

OS1 = R532(660 nm), (7)

MS1 = R532(810 nm). (8)

Значение OS1 должно находиться в диапазоне от 5.3 до

5.7, а MS1 — в диапазоне от 4.3 до 4.7. Если значе-

ния этих переменных удовлетворяют описанным выше
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Рис. 5. Поведение OS3, MS3 и R532(532 nm) в зависимости от концентрации хромофоров крови в составе нормальной кожи

человека (normal skin) и кожи человека с расширенным кровеносным сосудом (dilated vessel), а также кожи человека с

коагулированным кровеносным сосудом.

условиям, это означает, что расширенных кровеносных

сосудов в коже нет, и лазерное воздействие не начина-

ется. Значения переменных OS1 и MS1 сохраняются в

памяти обратной связи как значения, соответствующие

нормальной коже человека (normal skin).

0.0.2. Шаг 2. Поиск расширенного кровенос-

ного сосуда Система не начинает лазерное воздей-

ствие рабочим лазерным излучением до тех пор, пока

не будет обнаружен расширенный кровеносный сосуд.

Обнаружению расширенного кровеносного сосуда соот-

ветствует снижение переменных OS1 и MS1 до 4.2± 0.2

и 3.1± 0.2, значения которых на данном шаге сохра-

няются в памяти устройства в виде переменных OS2

и MS2 как значения, соответствующие коже человека

с расширенным кровеносным сосудом (dilated vessel).
При обнаружении расширенного кровеносного сосуда

начинается воздействие рабочим лазерным излучением

с длиной волны 450 nm.

0.0.3. Шаг 3. Просветление кожи Рабочее лазер-

ное излучением с длиной волны 450 nm, эффективно

поглощаясь кровью, инициирует процесс снижения са-

турации крови кислородом и согласно данным [36] ре-

зультатом этого становится увеличение пропускания на

длине волны 980 nm, что приводит к просветлению кожи.

Во время воздействия рабочим лазерным излучением с

длиной волны 450 nm выполняется непрерывное изме-

рение переменных OS3 и MS3 (рис. 5), рассчитываемых

соответственно как

OS3 =
R532(660 nm)

OS2

, (9)

MS3 =
R532(810 nm

MS2

. (10)

При достижении OS3 = 0.6 прекращается воздействие

рабочим лазерным излучением с длиной волны 450 nm и

начинается воздействие рабочим лазерным излучением с

длиной волны 980 nm, при этом в течение воздействия

рабочим излучением с длиной волны 450 nm MS3 ≈ 1.

На этом шаге, если отражение излучения на диагности-

ческих длинах волн 660 и 810 nm достигнет исходных

значений OS1 и MS1 (что означает, что воздействие

осуществляется на нормальную кожу), лазерное воздей-

ствие немедленно прекращается.

0.0.4. Шаг 4. Коагуляция расширенного кро-

веносного сосуда Во время воздействия рабочим

лазерным излучением с длиной волны 980 nm выпол-

няется непрерывное измерение переменной MS3. При

MS3 = 0.6 достигается температура, необходимая для

коагуляции кровеносного сосуда, а об успешной коа-

гуляции свидетельствует последующее увеличение MS3

до значения 0.85. В этом случае воздействие лазерным

излучением с длиной волны 980 nm прекращается, так

как считается, что расширенный кровеносный сосуд

успешно коагулирован.
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Рис. 6. Принципиальная схема двухволновой лазерной системы с оптической обратной связью для лечения сосудистых

заболеваний кожи: 1 — первый суммирующий узел; 2 — промежуточный световод; 3 — второй суммирующий узел; 4 — рабочий

световод; 5 — блок зеркал ОС; 6 — узкополосные светофильтры; 7 — приемники; 450 nm, 980 nm — источники рабочего

лазерного излучения; 532 nm, 660 nm, 810 nm — источники диагностического излучения (заявка на патент №2025126305).

Рис. 7. Ход лучей диагностического излучения с длиной волны 660 nm в численной оптической модели двухволновой лазерной

системы с обратной связью для лечения сосудистых заболеваний кожи с различными вариантами совмещения/разделения рабочего

лазерного излучения и оптического сигнала обратной связи: (а ) вариант 1, выходной торец световода направлен в воздух;

(b) вариант 1, выходной торец световода направлен в нормальную кожу (комбинация хромофоров № 1 согласно табл. 1);
(c) вариант 2, выходной торец световода направлен в воздух; (d) вариант 2, выходной торец световода направлен в нормальную

кожу (комбинация хромофоров № 1 согласно табл. 1). Красные лучи — для каждого такого луча доля от 1/10000 мощности

источника света составляет от 100.0 до 66.6%, зеленые лучи — от 66.6 до 33.3%, синие лучи — от 33.3 до 0.1% в каждом луче

соответственно. В верхнем правом квадранте каждого рисунка приведено пространственное распределение мощности светового

потока на приемнике. 1 — рабочий световод, 2 — объектив, 3 — спектроделитель, 4 — зеркало, 5 — излучение рабочих или

диагностических источников (Io), 6 — излучение, отраженное как от оптических поверхностей (шум), так и от биоткани (сигнал),
7 — приемник.

При разработке лазерных систем с оптической обрат-

ной связью достаточно остро встает вопрос повышения

соотношения сигнал/шум. В этой связи можно выделить

три основные конфигурации оптических схем регистра-

ции полезного сигнала, каждая из которых основана на

разных физических принципах для разделения мощного

рабочего лазерного излучения и слабого полезного сиг-

нала обратной связи от биоткани-мишени.

Наиболее универсальная оптическая схема такого

устройства предполагает разделять пути, по которым

проходят рабочее лазерное излучение и оптический

сигнал обратной связи [46]. Рабочее лазерное излучение
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доставляется к биоткани-мишени с помощью одной

оптической системы (например, световод с фокусиру-

ющей насадкой), а сигнал обратной связи собирается

с помощью второй, независимой оптической системы

(отдельного световода), расположенной под углом к

первой, и направляется на приемник. Следует отметить,

что по данной схеме работала экспериментальная уста-

новка, предложенная в работе [33]. Обеспечение точного
совмещения оптических осей для систем с раздельными

каналами представляет значительную сложность. Вслед-

ствие этого возникает ограничение по пространствен-

ному разрешению, при котором сбор сигнала обрат-

ной связи не может быть строго локализован в зоне

лазерного воздействия. Данное ограничение становится

критичным при нацеливании на малые и вариабельные

по своей анатомии и морфологии структуры, например

кровеносные сосуды кожи.

Совмещения/разделения оптических осей рабочего

лазерного излучения и оптического сигнала обратной

связи можно добиться в системах со спектроделите-

лем, с помощью которого осуществляется спектральное

разделение оптического сигнала обратной связи от ра-

бочего лазерного излучения (вариант 1) [47]. В этой

конфигурации рабочее лазерное излучение направляет-

ся, например, на дихроичное зеркало, имеющее высокий

коэффициент отражения на длине волны рабочего ла-

зерного излучения и малый на длинах волн оптического

сигнала обратной связи (диагностических длинах волн).
Отраженное от такого зеркала рабочее лазерное излуче-

ние через систему доставки направляется на биоткань-

мишень, а сигнал обратной связи возвращается по тому

же пути. При этом данная система будет работать,

если длина волны оптического сигнала обратной связи

находится в диапазоне прозрачности данного зеркала.

Возможен вариант такой схемы, когда дихроичное зер-

кало имеет высокий коэффициент пропускания на длине

волны рабочего лазерного излучения, а сигнал обратной

связи находится в области с высоким коэффициентом

отражения этого зеркала. Однако применение данного

метода ограничено в многоволновых лазерных систе-

мах, что сопряжено со сложностью согласования полос

отражения и пропускания нескольких рабочих длин

волн и оптического сигнала обратной связи, особенно

в системах с источником широкополосной подсветки.

Другим вариантом совмещения/разделения рабочего

лазерного излучения и оптического сигнала обратной

связи является схема с пространственным разделением,

в которой используется зеркало с осевым отверстием

(вариант 2) [48]. Здесь рабочее лазерное излучение

нескольких длин волн и оптический сигнал обратной

связи проходят прямо через небольшое отверстие в цен-

тре такого зеркала и вводятся в световод с неполным за-

полнением его числовой апертуры. Отраженный и рассе-

янный от биоткани−мишени свет проходит по световоду

обратно, заполняя всю числовую апертуру световода,

после чего, отражаясь от поверхности зеркала, попадает

на приемник (например, фотодиод), расположенный за

пределами отверстия, проходя через фильтр, в котором

полезный сигнал обратной связи отделяется от отражен-

ного биотканью рабочего лазерного излучения. Этот и

предыдущий подходы гарантируют, что анализ прово-

дится именно в точке лазерного воздействия. Основной

недостаток заключается в неизбежных оптических поте-

рях, когда часть полезного оптического сигнала теряется

и не попадает на приемник.

Исходя из представленного выше анализа, для реа-

лизации алгоритма работы лазерной системы с оптиче-

ской обратной связью для склерозирования расширен-

ных кровеносных сосудов кожи предлагается следующая

принципиальная схема двухволновой лазерной системы

с оптической обратной связью. В системе рабочее лазер-

ное излучение с длиной волны 980± 10 nm объединяет-

ся с диагностическим (оптическим сигналом обратной

связи) излучением лазерных диодов 532± 10, 660± 10

и 810 ± 10 nm в первом суммирующем узле (рис. 6, 1) и

вводится промежуточный световод (рис. 6, 2). Во втором

суммирующем узле (рис. 6, 3) рабочее лазерное излуче-

ние с длиной волны 450 ± 10 nm суммируется с рабочим

лазерным излучением с длиной волны 980±10 nm и

диагностическим лазерным излучением и затем вводится

в рабочий световод (рис. 6, 4) объективом с аперту-

рой меньшей, чем числовая апертура этого световода.

С выхода рабочего световода рабочее и диагностическое

излучение направляются на кожу. Отраженные кожей

диагностическое и рабочее излучение попадают обратно

в рабочий световод, полностью заполняя его числовую

апертуру. Отраженное от кожи излучение с большей

апертурой попадает на блок зеркал ОС (рис. 6, 5), рас-
положенный во втором суммирующем узле, отражается

от них и, проходя через узкополосные светофильтры

(рис. 6, 6), пропускающие только диагностическое излу-

чение индивидуально для каждой длины волны, попадает

на приемники (рис. 6, 7), также регистрирующие сигнал

индивидуально для каждой длины волны. Работу опти-

ческой обратной связи обеспечивает микроконтроллер

с записанным в него представленным выше алгоритмом

работы лазерной системы с оптической обратной связью

для склерозирования расширенных кровеносных сосудов

кожи.

В рамках данного исследования в программе

”
TracePro 7.0.1“ (Lambda Research Corporation, США)
была создана численная оптическая модель двухволно-

вой лазерной системы с обратной связью, и методом

Монте-Карло был выполнен расчет хода лучей. На рис. 7

представлен ход лучей диагностического излучения с

длиной волны 660 nm в этой модели с различными

вариантами совмещения/разделения рабочего лазерного

излучения и оптического сигнала обратной связи.

По результатам численного моделирования рассчи-

тано соотношение сигнал/шум для вариантов 1 и 2

совмещения/разделения рабочего лазерного излучения и

оптического сигнала обратной связи (N1 и N2 соответ-
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ственно):

N1 =
PD1tissue

PD1Fresnel
= 1.23, (11)

где PD1Fresnel — мощность светового потока, отраженно-

го от оптических поверхностей и попавшего на прием-

ник (шум) (рис. 7, a), PD1tissue — мощность светового

потока, попавшего на приемник, отраженного как от

оптических поверхностей, так и от биоткани (сигнал)
(рис. 7, b).

N2 =
PD2tissue

PD2Fresnel
= 771.43, (12)

где PD2Fresnel — мощность светового потока, отраженно-

го от оптических поверхностей и попавшего на прием-

ник (шум) (рис. 7, c), PD2tissue — мощность светового

потока, попавшего на приемник, отраженного как от

оптических поверхностей, так и от биоткани (сигнал)
(рис. 7, d).
В результате сравнения величин N1 и N2 очевидно,

что многократно лучшим соотношением сигнал/шум об-

ладает схема с пространственным разделением прямого

и обратно отраженного излучения (вариант 2).

Заключение

Таким образом, в настоящей работе исследовано

влияние оксигенации крови человека и содержания в

ней метгемоглобина на спектры отражения кожи че-

ловека. Установлено, что для контроля трансформации

HbO2→Hb в коже необходимо анализировать интенсив-

ность отраженного кожей света на длинах волн, лежа-

щих вблизи изобестических точек дезоксигемоглобина

и метгемоглобина, например на 660 nm, а для контроля

трансформации Hb→MetHb необходимо анализировать

интенсивность отраженного излучения на длинах волн

лежащих вблизи изобестических точек оксигемоглобина

и дезоксигемоглобина, например на 810 nm. Предложена

двухволновая лазерная система с оптической обратной

связью, предназначенная для селективной фотокоагуля-

ции расширенных кровеносных сосудов в коже, отслежи-

вающая состояние этих сосудов по анализу отражения

света на длинах волн ключевых для трансформации

гемоглобина, индуцированной лазером. В системе ис-

пользуются источники рабочего лазерного излучения с

длинами волн 450 и 980 nm, а также источники диагно-

стического излучения с длинами волн,
”
чувствительны-

ми“ (660, 810 nm) и
”
нечувствительными“ (532 nm) к из-

менению концентрации оксигемоглобина, дезоксигемо-

глобина и метгемоглобина в кровеносных сосудах кожи.

Разработан алгоритм управления этой двухволновой ла-

зерной системой для повышения эффективности лечения

сосудистых поражений кожи, основанный на измерении

отражения кожи на длинах волн как чувствительных

к концентрации оксигемоглобина, дезоксигемоглобина

и метгемоглобина в кровеносных сосудах кожи, так и

нечувствительных к изменению состава крови. Проана-

лизированы варианты совмещения/разделения рабочего

лазерного излучения и оптического сигнала обратной

связи. Численно показано, что размещение приемников

диагностического излучения, контролирующих содержа-

ние окси-, дезокси- и метгемоглобина в коже, размещён-

ных в кольцевой зоне, примыкающей ко входу в рабочий

световод в области пространства с апертурой, превыша-

ющей апертуру ввода рабочего лазерного излучения в

рабочий световод, но не превышающей его числовую

апертуру, позволяет добиться соотношения сигнал/шум

выше 700 и тем самым практически исключить нега-

тивное влияние излучения, отражённого от оптических

поверхностей системы, на регистрируемые приемниками

сигналы. Результаты численного моделирования, пред-

ставленные в настоящей работе и основанные на широко

известных литературных данных, нуждаются в дополни-

тельной экспериментальной проверке, запланированной

авторами на ближайшее время.
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