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ВЗАИМОДЕЙСТВИЕ ЛАЗЕРНОГО ИЗЛУЧЕНИЯ 

БЛИ Ж Н ЕГО  ИНФРАКРАСНОГО ДИАПАЗОНА 

С ТКАНЯМИ ГЛАЗНОГО ДНА

Лазерное излучение (ЛИ) обладает рядом свойств, которые делают его 
незаменимым инструментом для применения в медицине и, в частности, в оф- 
тальмологии, где оно наиболее широко используется по сравнению с други- 
ми областями медицины.

Благодаря малой расходимости луча и высокой монохроматичности, 
а также возможности точного дозирования мощности излучения, лазерный 
луч можно сфокусировать на площадке строго определенного размера и из- 
бирательно воздействовать на патологически измененные ткани, сводя к 
минимуму нежелательные повреждения здоровых участков. В последние 
годы появилось много работ, описывающих применение ЛИ в офтальмоло- 
гни. ко эти работы были в основном посвящены клиническому нстюльзова- 
нию лазеров, и в них практически не освещены вопросы, связанные с про- 
иессами взаимодействия ЛИ с тканями глаза (1-7). Спектр применения лазе- 
ров в офтальмологии чрезвычайно широк: они применяются для привари- 
вания отслоившейся сетчатки, уничтожения злокачественных опухолей, ле- 
чения диабетической ретинопатии и глаукомы. В настоящее время наиболее 
часто используются YAO:Nd>4־, гелий-неоновый, СОт, аргоновый лазеры, 
лазеры на неодимовом стекле. Лазеры на красителях большого рас про- 
странекия не получили в связи с низкими эксплуатационными характери- 
стнками, хотя возможность перестройки частоты делает их весьма привлека- 
тельными для использования в научных исследованиях при изучении вза- 
имодсйстпия ЛИ с биологическими тканями.

Большой интерес представляют полупроводниковые лазеры (ППЛ), 
работающие в ближнем инфракрасном (БИК) диапазоне. Участок (0.7-0J9 
мкм) интересен тем, что оптические среды глаза в этой области практически 
прозрачны, в то время как коэффициент поглощения излучения тканями 
глазного дна изменяется в зависимости от длины волны от единиц до 
нескольких сотен обратных сантиметров. Дй недавнего времени в распоря- 
женин разработчиков медицинской аппаратуры не было мощных лазеров, 
работающих в этом диапазоне, но в результате развития полупроводники- 
вой лазерной техники появились ППЛ, обладающие характеристиками, по- 
зволяюшнмн использовать их не только в физиотерапевтических цепях, но и 
для создания на их базе офтальмокоагуляторов. Это обстоятельство, наряду 
с другими достоинствами ППЛ (экономичностью, возможность.j  пере- 
стройки частоты излучения и легкостью сопряжения со световодами, что



особенно важно, когда подвод излучения черед оптические среды глада за- 
трудней или невозможен), привлекло к ним пристальное внимание разра- 
ботчихов офтальмологической аппаратуры (8,9].

Остро стоит вопрос о создании математических моделей взаимодей- 
ствия ЛИ БИК диапазона с тканями глазного дна, позволяющих точно рас- 
считать дозы и параметры ЛИ при лечении глазных болезней. Большой 
объем полученных экспериментальных данных и заинтересованность в их 
практическом использовании стимулировали разработку теоретических ко- 
делей с целью выяснения физических закономерностей радиационного на- 
грена тканей, определяющих зависимость выраженности термических эф- 
фектов от условий воздействия. Модели термического воздействия ЛИ на 
глазные ткани, пригодные для применения в клинической практике, су• 
шествуют, хотя их точность оставляет желать лучшего. Модели для описа- 
ния взаимодействия низконтененвного ЛИ с биологическими тканями 
предстоит еще создать в связи с малой изученностью его механизмов.

!.Взаимодействие лазерного излучения с тканями глаза

1.1. Пропускание лазерного излучения 
ближнего инфракрасного диапазона тканями глаза

Особенности распространения ЛИ в тканях т а з а  достаточно подроб- 
но описаны в работах (10-15). Большая часть данных получена на свеже- 
энуклеированных (только что извлеченных) глазах животных и человека. 
Исследовалась спектральная зависимость про:фачности преломляющих 
сред от роговицы до сетчатки, а также коэффициенты отражения от поверх- 
мости пигментного эпителия (ПЭ) и поглощения излучения при распро- 
етранении в ПЭ и сосудистой оболочке (СО). Результаты измерения по- 
тошения и отражения света от ПЭ и СО в зависимости от дайны волны 
представлены на рис.1,2. Анализируя эти графические зависимости, можно 
заметить, что в области 0.6-0.95 мкм оптические среды глаза практически 
прозрачны, в то время как в тканях глазного дна (сетчатке (СТЧ), ПЭ, СО ) 
энергия излучения поглощается почти полностью, причем величина хоэффи- 
циента поглощения тканей глазного дна (ГД) изменяется от десятков до 
нескольких сотен обратных сантиметров, то есть практически на порядок. 
Используя это .свойство, можно, варьируя длину ЛИ в пределах БИК диапа- 
зона изменять эффект воздействия от поверхностного (в коротковолновой 
области ) до объемного (в более длинноволновой) при минимальных поте- 
рях энергии в оптических средах глаза, что и делает БИК диапазон весьма 
привлекательным для использования в офтальмологии. Кроме того, исполь- 
зование инфракрасного ЛИ ооеспечивает возможность простой защиты ср- 
гаков зрения и безопасные условия наблюдения для медицинского персона- 
ла, исключает ослепление пациента в ходе лечения внутриглазных болезнен 
[16]. Излучение с данной волны более 0.9 мкм интенсивно поглощается со-
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Рис. 1 Спектральные зависимости коэффициента ослабления потока 
световой энергии ПЭ (1) и СО (2)

Рис.2 Зависимость оптических характеристик сред и тканей 
человеческого глаза от длины волны падающего света; I-пропускание 
оптических сред ; 2-суммарное поглощение ПЭ и СО; 3-отражение т 
ПЭ
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держащейся в оптически* средах глаза водой, причем максимум погаоще- 
ння приходится на длину волны X» 1мхм. В интервале 1Л-1.4мкм подвод 
оптического излучения к тканям глазного дна еще возможен, но для более 
длинноволнового излучения хрусталик и стекловидное тело практически 
непрозрачны. Применение ЛИ с длиной волны, большей ! мкм, может при- 
вести к нежелательному нагреву стекловидного тела и хрусталика и, как 
следствие, к осложнениям в виде их помутнения [17]. Излучение видимого 
диапазона полностью поглощается пигментным эпителием, что сужает об- 
пасть его применения, так как это затрудняет нагрев более глубоко распо- 
ложенных тканей (сосудистой оболочки, склеры), что необходимо, напри- 
мер, при коагуляции злокачественных опухолей. Излучение ультрафиолето- 
вого (УФ) диапазона полностью поглощается роговицей и хрусталиком, 
поэтому подвод сто к тканям глазного дна через оптические среды вообще 
невозможен. Применение УФ излучения для лечения заболеваний ГД воз- 
можно только при использовании световодов.

1.2. Распределение интенсивности лазерного излучения на сетчатке

При использовании ЛИ для коагуляции тканей глаза его необходимо сфо- 
куенровать в пятно малых размеров (порядка 10-100 мкм), причем требуе- 
мая плотность мощности при этом может изменяться от Ю8до 1Q10 Вт/см2 [6), 
Для количественной оценки воздействия ЛИ на ткани необходимо знать 
распределение энергии в световом пятне. Даже в случае идеальной волны, 
выходящей из круглого отверстия, изображение в фокальной плоскости не 
является точкой, а состоит из яркого центрального пятна, окруженного тем- 
ными и светлыми полосами (кольцами Эйри). Глаз можно рассматривать 
как оптнчемую систему (ОС), фокусирующую световой поток на сет- 
чатхе и имеющую диафрагму - зрачок. 8  такой системе неизбежно появле- 
нне оптических аберраций, которые приводят к усложнению картины рас- 
пределения энергии ЛИ на глазном дне и в оптических средах. В работах 
(18-19) получены распределения интенсивности в фокальной плоскости ла- 
зерных пучков, сфокусированных простыми линзами с различной первігг 
ной сферической аберрацией. Согласно полученным результатам, в сечении 
пучка в области фокуса можно наблюдать увеличение неравномерности 
трехмерного распределения интенсивности по мере возрастания аберрации 
линзы. При этом изменяются величина и положение главного дифракцион- 
ного максимума и появляются дополнительные максимумы н минимумы как 
вдоль оптической оси, так и вне ее, расстояние между которыми может до- 
считать довольно больших значений (нескольких миллиметров). Способ 
расчета распределения ОИ на сетчатке, предложенный в [20], позволяет из- 
учить распределение ЛИ на сетчатке при облучении глаза гауссовскими 
пучками. Для учета неидеальности ОС. аберраций, рассеяния, френелевских 
потерь, дифракции на зрачке и других факторов, влияющих на свойства оп- 
тической системы, использован метод частотно-контрастных характеристик.
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Упрощенная оптическая схема дня расчета распределения интенсивности 
ЛИ на сетчатке глаза представлена на рис.З. Нормированное по амплитуде 
распределение интенсивности ЛИ на сетчатке дается выражением {21]:
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Рис.З. Идеализированная оптическая схема дня расчета распределения 
интенсивности ЛИ на сетчатке

Для идеализированной ОС глаза:
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(4)

(5)

«=  e;1p(-0.233-105( ^  + 0.368 •103«/,д -  8472).

/ 7 1 ־ /Л Г/7 1 -1 ) ,
где Лгя-радиус передней поверхности пиза (м).

Зависимость показателя преломления п в соответствии с данными о 
хроматических аберрациях ОС глаза определяется зависимостью:

л(Л) = 11.2977+ 0.038(Я■ 10* ч 0.4782). (6)
Результаты, полученные авторами работы [21], хорошо согласуются с 

экспериментальными данными. Учет аберрационных характеристик фоку- 
сирующих систем позволяет избежать нежелательных повреждений тканей, 
окружающих очаг коагуляции, что особенно важно в офтальмологии, где 
эти ткани имеют небольшие толшины.

1.3.Механизмы взаимодействия ЛИ с тканями глазного дна

Механизмы взаимодействия ЛИ с биотканями условно можно разде- 
лить на следующие [22]: термическое действие ЛИ: действие вследствие ме- 
ханичесхих эффектов; биостимулирующее действие ннлконнтенсивного ЛИ; 
другие виды воздействия.

1.3.1.Термическое действие ЛИ на ткани глаза

В основе термического действия ЛИ на ткани т а з а  лежат эффекты, 
связанные с повышением температуры ткани, происходящие вследствие по* 
!лощения оптического излучения и перехода энергии электромагнитного 
поля в тепловую. При превышении температурой критического значения 
происходит денатурация (разрушение внутренней структуры белковых мо- 
лекул) и коагуляция (слипание, склеивание молекул) белка. Для различных 
белков пороговые температуры лежат в интервале 40-50°С. К настоя* 
тему времени эти механизмы изучены достаточно хорошо, что объясняется 
широким использованием мощных лазеров в медицине. По этому вопросу 
накоплено большое количество экспериментальных данных. Основными 
областями применения лазеров БИК диапазона является лечение злокаче- 
стаенных опухолей, диабетической ретинопатии и неоваскулярных мем* 
бран. Об успешной клинической апробации лазера БИК для лечения злока- 
чественных опухолей глаза сообщают авторы работы [23]. Ими использо- 
в алея YAG:Nd*J лазер с длиной волны излучения 1.06 мкм. Отмечено, что 
использование лазера позволяет сочетать радикальность и щадящий харак- 
тер вмешательства [24]. Для коагуляции опухолей использовались одиноч* 
ные импульсы длительностью '■׳XJmkc с энергией 1.5-5 Дж. а также применял- 
ся режим с длительностью импульса 150-600 мкс. частотой повторения 10- 
35Гц и энергией 260 мДж для удаления опухолей с диаметром до 12 мм и 
выстояннем до 5мм. Во всех случаях получены положительные результаты:
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опухоли разрушались полностью. Изменений в оптических средах глаза за- 
мечено не было, хоти наибольшая средняя мощность излучения достигала 8 
Вт при световом диаметре 5 мм в плоскости роговицы.

Тепловые повреждения биологических тканей характеризуются ско- 
ростью протекания биохимических реакций [25,26Юсобенностыо химических 
реакций в биологических тканях является то, что небольшие изменения тем- 
пературы облучаемой ткани могут приводить к существенным изменениям 
скорости реакции. Исследованию зависимости скорости коагуляции белков 
от температуры посвящена работа (27]. Рассматривалась двухслойная мо- 
делъ биологической ткани, нагреваемой лазерным лучом. Полученные рас- 
пределения температуры и концентрации коагулированных молекул от тем- 
пературы приведены на рис.4. Анализируя эти зависимости, можно заме- 
тить, что кривая коагуляции значительно круче температурной кривой. При 
изменении температуры всего на 10% скорость реакции увеличивается на 
порядок. Авторы работы отмечают, что экспоненциальная зависимость 
скорости коагуляции от температуры требует осторожности в процессе па- 
зерного облучения, так как при отклонении энергии излучения от рас четно- 
го значения (например, энергия неравномерно распределена по сечению ла- 
зерного пу>!ка или в результате дифракции на зрачке) результат становится 
непредсказуемым.

Условно математические модели взаимодействия ЛИ с тканями глаз- 
ного дна можно разделить на аналитические и численные [15]. Акалитчс- 
ские модели представлены в работах [28-31]. В работе [28] рассматривалась 
бесконечная однородная по тепловым параметрам среда, облучаемая гаус- 
совскнм лазерным пучком, имеющая в начальный момент времени постоян- 
ную температуру. Если в начальный момент времени 1=0 объемная мощ- 
ностъ тепловыделения q (x \y \2 ',t') в точке с координатами (х 'у '.г’Х )  равна 
0, то прирост температуры АТ  по истечении времени t в любой точке с коор- 
дннатамн (ху ,г)  выражается зависимостьк>[29):

(ל)

Функция генерации тепла в цилиндрических координатах имеет вид:

■ел р
а Р  
лЯ  1

(8)
-d/l<z£d!2 ; q(r’,2 ')=Q при | г ׳ | > d/2.

Здесь Ь -коэффициент, характеризующий тепловые свойства биологической 
ткани; /?-радиус пятна излучения, на котором мощность падает в е раз от
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максимального значения; !/-размер рассматриваемой области; а-коэф- 
фнциенг поглощения; г\ 1 ’•радиальные координаты рассматриваемой точки; 
/ мощность падающего излучения, l-z־, /fcp ), где х  -теплопроводность; р- 
плотность; (•теплоемкость.

Толщина ткани глазного дна принята равной 4 мкм для скопления ме- 
ланнна в передней части пигментного эпителия и 30 мкм для сосудистой 
оболочки [30]. Для ПЭ и СО коэффициенты теплопроводности к теплоем- 
кости принимались равными соответствующим параметрам воды. Коэффи- 
циенты поглощения для этих слоев равны 1300 и 400 см 1 соответственно. 
Так как рассматривались достаточно малые времена экспозиции (ЮМО* с), 
то тепловые и оптические параметры ткани приняты постоянными. При ма- 
лых временах экспозиции (!0-100 нс) теплопроводностью можно прене- 
бречь, и решение для одного слоя принимает вид:

(9!
1 Л а(  d \  ( г Л

- I я *  * } Л й )

. a P tl
А /  ( Г , S.t)  =  -— -уш хр

ккН
Мощность Рг, падающая на СО, связана с мощностью Р \, падающей 

на ПЭ, соотношением:
P 2= P ie x p ( -a ,d j) .  (10)

гае ОТ/-коэффициент поглощения ПЭ;!// -толщина ПЭ.

тем п ература , Т

Рис.4 Распределение температуры н концентрации денатурированных 
молекул белка в двухслойной модели биологической ткани

По фо).1мулам (9) и (10) сравнительно легко оценить повышение тем- 
пературы в тканях глазного дна. Вообще говоря, полученные аналнтичес-
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ким методом решения нс отличаются высокой точностью, они не учитывают 
многие факторы и лишь помогают качественно описать процессы, происхо- 
дящие в тканях глазного дна. С практической точки зрения намного ин- 
гереснее численные модели взаимодействия лазерного излучения с бнОлогн- 
ческимм тканями.

Интересна работа (31), в которой уравнение теплопроводности реше- 
но в безразмерных переменных. Безразмерные переменные в работе вводи- 
лнсь следующим образом: О  =к T /olP q CĴ -тем п ература (/;-постоянная 
Больцмана; Г-тсмпература; /*0-мощность излучения в центре светового пят- 
на, с*■ стандартная девиация гауссовского распределения интенсивности по 
пятну); T^kt/pco* -безразмерное время; (~ a z -безразмерная аксиальная ко- 
ордината; г7= г/а־безразм ерная радиальная координата.

Тогда уравнение теплопроводности для одного слоя преобразуется к
виду:

( " )
«*1О 1гЮ ,

{.dtj1 ifdrf '  dt:1
Л 'і ,

Решение того уравнения, полученное методом конечных разностей, 
позволяет определить температурные поля в большом диапазоне парамет- 
ров. Легко оценить влияние каждого параметра на это решение, что облег- 
чает оптимизацию размеров пятна, средней мощности, формы импульса и 
длины волны излучения при практическом применении лазера. Модели вэа- 
нмодсйствня ЛИ с большой частотой следования импульсов рассматри- 
ваются в работах [32-34]. Надо отметить, что для импульсов длительностью 
порядка микро- и наносекунд необходимо учитывать деструктивное деЙ- 
стене возникающих в тканях акустических волн.

Одним из первых модельных исследований взаимодействия ЛИ с 
биотканями можно считать работу (35) н экспериментальную работу [36]. 
Модель представляла собой прямоугольный параллелепипед, однородно 
поглощающий все падающее на него излучение. Теплофизические парамет- 
ры принимались равными параметрам воды. Уравнение теплопроводности 
решалось численными методами. Решение имело вид:

АТ=Щг.А.В) = &9(*‘А.В), ( 12)

где / ,-поток светового излучения; (?-плотность энергии на облучаемой ппо- 
щадке; 0( г,Л,/})•функция, учитывающая зависимость температуры от дли- 
тельностн облучения t и размеров {А,В) облучаемого участка.

В работах [37,38) предполагалось однородное распределение светопо- 
глотающих центров (гранул пигмента) в ПЭ и СО, поэтому убывание ин- 
тенсивности света и тепловыделение в пределах этих слоев происходит по 
экспоненциальному закону с коэффициентами поглощения а!. а2 соотает- 
ственно. Диаметр светопоглошающих цилиндрических слоев выбирался
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равным диаметру светового пятна на сетчатке. Эта модель получила назва- 
ние "модель Хэма-Кларка" и полученные распределения поглощенной эн ер- 
гни приведены на рис.5.

Расчет стационарного нагрева (определение установившейся темпера- 
туры при достаточно длительной экспозиции) проводился с помощью урав- 
нения теплопроводности при нулевых начальных условиях:

Чг = -T{r.& ,z)Z 13)  \ (־

где Т=Т0 е ״*: 70  -температура над поверхностью глазного дна; V2-0nepaT0p 
Лапласа; г, &, z -цилиндрические координаты.

Более полные данные о пространственно-временных характеристиках 
радиационного нагрева в моделях Хэма-Кларка н спектральной зависимое- 
ти этих процессов получены в работе (39). Температурное распределение нс- 
следовал ось решением дифференциального уравнения теплопроводности.

Рнс.5. Распределение поглощенной энергии в тканях глаза согласно 
модели Хэма-Кларка

Наиболее полно вопросы взаимодействия лазерного излучения с тка- 
нями глазного дна рассмотрены в работе [20]. В ней в начале вычислялось 
распределение интенсивности ЛИ на сетчатке, а затем по полученным ре- 
эультатам рассчитывалось нестационарное температурное поле в тканях 
глаза с помощью дифференциального уравнения:

־ , , , [а г  п гдгЛ 1 ?  . . з г М  , дгЛ ,у ч / ч 
р U 1* , ( * (  d ־ + w А ׳ J =  ;  Д  ( , 4 )
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гас T~T(r,z,t); 0< r£  г!; Q i z £  ;T(r,z,0)=0; T(t1,z,i) =0 :ל1.0 :24 
(0, r ,  1) ^ Г ( г , 0 , О _  c >T( r , z A, t )  _
' Sr  T dz dz  '

M  -временная зависимость интенсивности поглощаемого излучения; Wr־(/
радиальная скорость тока крови в СО.

Затем по найденному полю температур находилось распределение от- 
носительиой концентрации молекул денатурированного белка. Изменение 
концентрации молекул белка, нс претерпевших изменений в результате на- 
грсва, описывается уравнениями, аналогичными [25].

При облучении излучением YAG:Nd3* лазера с длиной волны 1.064 
мкм получено трехмерное распределение концентрации неденатурирован- 
ных молекул белка в тканях глазного дна для любого момента времени. 
Границы очага лазерокоагуляции для различных превышений энергии из- 
;учения над пороговым значением приведены на рис.6. Авторы приходят к 
выводу, что целенаправленным изменением параметров ЛИ можно управ- 
пять локализацией и формой очага лазерокоагуляции. Предложенная мо- 
дель использована при лечении больных неоваскулярнымк субретинальны- 
ми мембранами. Отмечено, что благодаря точной дозировке облучения не 
наблюдалось г 'бочных эффектов (сшгления остроты зрения, кровонэлия- 
ний).

В [40] определены пороги хориоретинального повреждения глаз при 
воздействии ЛИ в ближней инфракрасной и видимой областях спектра на 40 
длинах волн в диапазоне 0.536-1.064 мкм. Использовались четыре типа ла- 
зеров; рубиновый, неодимовый, лазер на александрите, лазер на красителе с 
оптической накачкой. Эти данные могут быть полезны для оценки точности 
математических моделей и границ их применимости.

Тепловые параметры глазных тканей, знание которых необходимо 
при моделировании взаимодействия ЛИ с тканями глаза, представлены в 
табл.1 [41-43].

Оригинальная модель взаимодействия ЛИ с тканями ГД предложена в 
работе [44]. Для расчета температурных полей и определения границ зон 
некроза ткани используется метод Монте-Карло. Выбор метода решения ав- 
торы обосновывают следующими причинами [45]:
1. Уравнение теплопроводности не учитывает рассеивающих свойств среды;
2. При решении уравнения теплопроводности необходимо моделировать 

тепловые источники. Это легко сделать для тканей с высоким коэффици- 
еитом поглощения (порядка 1000 см 1 ), но если хооффнциент поглощения 
значительно меньше, то возникает проблема с созданием модели, кор- 
рекгно описывающей поглощение ПИ в объеме ткани;

3. Численное решение отличается низкой точностью.
Расчет основан на учете вероятностного характера процессов рассея- 

ния и поглощения фотонов в среде, поэтому предполагаемая методика по- 
зволяет моделировать параметры ЛИ (расходимость, поперечное распреде-
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Параметры глазных тканей
Таблица I

Ткань т а з а Толщина
тканинам

Теплопро- 
водность, 

кал.°С/(с*см)

Плотность, 
г/см 3

Теплоем- 
кость 

кал ,/(0С ■г)

Стекловидное
тело 17 0.0011 1.02 0.96

Сетчатка 
(фоторецеп- 

торный слой)
0.2 0.0011 1.04 0.85

Пигментный
эпителий 0.01 0.0015 1.17 0.74

Сосудистая
оболочка 0.1

־־ ־

0.0019 1.17 0.87

Склера 1 0.0024 1.10 0.76

Рис.6 Границы очага дазерокоагуляции для времени облучения т = I мс и 
диаметра облученной зоны сетчатки «100 мхм для различных превышений 
энергии 1'здученні Е над пороговым значением энергии ЕаоР. Цифры у 
кривых - о т о ׳ ־  :«;!с E/Eoqp _ JbO -



ление интенсивности, длительность импульса), а также рассеивание и по- 
глощение излучения биотканью, при этом получается более точная картина 
распределения ЛИ в среде. В модели [45] теплопроводность ткани не учиты- 
валась, так как рассматривались импульсы длительностью менее 2 мС. Me- 
тод Монге-Карло базируется на представлении лазерного импульса как по- 
тока большого числа фотонов. Изначально задастся диаметр лазерного 
пучка, в пределах которого для каждого фотона случайно выбирается коор- 
дината попадания в среду. Рассматриваемая область делится на ־элемента р- 
мыс объемы, в каждом из которых происходит акт поглощения, то есть 
определенная часть энергии поглощается и суммируется с уже накопленной 
энергией в рассматриваемом объеме. В нем также происходит акт рассеяния, 
то есть фотону присваивается новое направление движения с учетом к соф- 
фнциснта рассеяния среды. В этом же элементарном объеме случайным об- 
разом, но с учетом коэффициента поглощения и рассеяния выбирается новая 
длина свободного пробега фотона. Этот процесс длится, пока энергия фото- 
на не становится ниже предельной или пока фотон не выйдет за границы 
рассматриваемой области. Далее подсчитывается поглощенная в каждом 
объеме энергия и, считая, что вся поглощенная энергия перешла в тепло- 
вую, подсчтъюается температура каждого элементарного объема. В публи- 
кацик прнводяіся результаты вычислений для трех различных коэффициен- 
гов рассеяния 300, 30, 3 см 1 при одинаковом коэффициенте поглощения, 
равном 30 см 1 для длины волны излучения 577 нм, плотности энергии нм- 
пульса 5 Дж/см2. Авторы приходят к выводу о необходимости учета не 
только коэффициента поглощения, но н коэффициента рассеяния при моде- 
лкровании распределения ЛИ в биологических тканях. К сожалению, не со- 
общается, каковы начальные и граничные условия, а в случае применения 
метода Монте-Карло эта задача представляет немалый интерес.

1.3.2 Повреждения глаз вследствие механических эффектов

При поптошенни биотканями большой энергии импульсного или мо- 
дулнрованного ЛИ за короткий промежуток времени происходит быстрый 
нагрев содержащейся в них воды со вэрывообраэным испарением [22]. 
Наибольший вклад в повреждения глаз вносят следующие процессы: 
!)давление отдачи вследствие извержения частиц ткани с поверхности об- 

лучаемопэ объекта;
2) тепловое объемное расширение, приводящее к локальному расширению 

ткани в месте облучения н возникновению акустческнх волн;
3) внутреннее парообразование, которое приводит к образованию внутри 

тканей полостей, заполненных паром, в результате чего создаются допол- 
нкгельные механическое напряжения в  тканях.

Вообще говоря, актуальной задачей является таков подбор пара- 
метров ЛИ, при которых перечисленные эффекты не приводят к поврежде- 
ниям органов. Особенно это требование важно для тканей глазного дна, 1де
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толщины отдельны?, слоев «:!меряются м икро метра ми׳ н возникновение, на• 
пример, пузырька пара может привести к серьезной травме глаза н, как 
следствие, к ухудшению зрения и даже к слепоте. Но, с другой стороны, ин- 
тересным эффектом является возникновение в тканях акустических волн в 
результате облучения импульсным или модулированным излучением [I7J.

1,3.3 Другие эффекты воздействия ЛИ на ткали глаза

К таким эффектам можно отнести воздействие на биоткани электриче- 
ского поля высокой напряженности, многофотонпое поглощение, фоголи״ 
мические реакции, генерацию второй гармоники, другие нелинейные явле- 
ння (изменение оптических свойств тканей, возникновение тепловых линз в 
среде) [22]. Оптический пробой применительно к биотканям малоизучен, но 
можно отметить, что этот эффект наблюдается при таких плотностях мощ- 
ности излучения, когда основную роль играют термические эффекты. Опти* 
ческий пробой, пожалуй, представляется малоинтересным эффектом с точки 
зрения практического применения. В литературе имеются упоминания об 
эффекте многофотонного поглощения. Так, в работе [46[ обсуждаются ре- 
зультаты экспериментов по восприятию И К излучения, в которых человече- 
скнй глаз облучался ИК импульсом, а наблюдатель воспринимал это нзлу- 
чение как зеленое или желтое. Эффект может быть обусловлен генерацией 
второй гармоники в роговице, хрусталике и сетчатке. Гипотеза позволяет 
объяснить экспериментальные результаты по ощущению света, порогам ви- 
димости, восприятию поля излучения и форму источников, а также наруше- 
ние законов Блоха. В работе [47] рассмотрен нелинейный эффект, связанный 
с реакцией биологической среды на локальные нагревания ее ЛИ• образо- 
вание тепловой линзы. Описан ряд экспериментов, которые был» проведе• 
ны с целью установления существования тепловых линз в биосреде, экспе- 
рнмеиталъная установка и результаты измерений. Получено, в частности, 
что для белка при диаметре падающего луча 0.5 мм с длиной волны 514 нм 
и мощностью излучения 200 мВт наблюдалось увеличение расфокусировки, 
которое быстро достигало насыщения. При больших мощностях коаіуля- 
ция белка приводит к уменьшению глубины проникновения и большему 
обратному рассеянию при одновременном расширении пучка излучения.

Большой практический интерес представляют работы, в которых рас- 
сматривается изменение оптических свойств биологических тканей в резуль- 
тате воздействия на них ЛИ. Упоминание о том, что оптические характери- 
стоки тканей не остаются неизменными в результате нагрева, можно найти 
уже в опубликованной в 1968 году работе [|7|. В ней отмечалось, что при 
облучении лазером глаз лабораторных животных наблюдалось белесоватое 
обесцвечивание областей, подвергшихся облучению. К .сожалению, более 
современных публикаций об изменении оптических свойств тканей глазного 
дна при воздействии ЛИ найти нс удалось, но, возможно, будут интересны 
работы, в которых рассматривались другие биологические ткани. В работе
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(48) предполагается, что изменение цвета биоткани в результате коагуляции 
белка свидетельствует об увеличении коэффициента рассеяния. Изменение 
оптических свойств приводило к увеличению отражения н уменьшению 
проникновения оптического излучения внутрь образца. Авторы нсследова- 
ли этот эффект с целью его применения для контроля процесса коагуляции. 
Они сообщают о создании математической модели, позволяющей проана- 
лизировать последствия этого явления и сравнивают теоретические резуль- 
пггы с экспериментальными данными. Модельной средой служил слой белка 
альбумина, который является весьма удобным объектом исследования при 
изучении коагуляции [49|, в котором были созданы коагулированный и 
нормальный слои ткани. Отмечено, что при толщине слоя коагулированно- 
го белка от 275 мкм до 2 мм интенсивность отраженного света увеличи- 
валась линейна,как функция толщины при неизменной мощности ЛИ. При 
большей толщине слоя величина интенсивности отраженного света достига- 
ла насыщения.

В работе [50] сравнивались оптические параметры нормальной и коа- 
гулированной бнолошческой ткани. Рассматривались жировая ткань и 
ткань сердечной мышцы (миокарда). При измерениях использовался не- 
одимовый лазеа с длиной волны 1064 нм. Исследования показали, что ко- 
эффициенгы поглощения коагулированной и нормальной ткани отличаются 
незначительно, различия не превышали нескольких процентов. Увеличение 
же коэффициента рассеяния в зависимости от степени коагуляции может до- 
стнгать 40%. Авторы приходят к выводу о необходимости учета изменения 
оптических свойств для более точного описания распространения ЛИ в 
биосредах при лаэерокоагулянии.

Излучение лазеров, помимо тепловых эффектов, стимулирует в бноло- 
гических объектах фотохимические реакции [22]. При поглощении фотона 
молекулой кислорода она может перейти в возбужденное состояние. Такая 
молекула отличается чрезвычайно высокой химической активностью и кис- 
лород легко вступает в химические реакции. Другой механизм фотодннами- 
ческого действия заключается в том, что при поглощении фотона сложной 
органической молекулой могут образовываться долгоживущие мета ста- 
бнльиые комплексы, в которых энергия поглощенного излучения существу- 
ст в форме, обеспечивающей катализ биохимических реакций дпигель- 
ностью от нескольких секунд до нескольких суток. Кроме прямых фоторе- 
акций, при которых поглощаемое излучение изменяет структуру молекул, 
известны также сенсибилизированные фоторсакции. В них излучение не по- 
глотается непосредственно фотохимически активным веществом, а пото- 
щается так называемым сенсибилизатором, который передает энергию био- 
логической системе. Чаще всего используются красители с полосой пото- 
щения в видимом и УФ участках спектра, но имеются упоминания о появле- 
нин новых красителей, спектр поглощения которых лежит в ближней ИК 
области, благодаря чему появляется возможность применения лолупровод- 
никовых лазеров [51]. Фотодинамические реакции широко используются
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для лечения и диагностики раковых заболеваний, так как фотосенсибилизи- 
рующне красители обладают свойством накапливаться в раковых опухолях. 
Образующиеся при облучении сннгяетный кислород или активные раднка- 
лы разрушают клеточные мембраны и приводят к гибели раковых клеток.

1.3.4 Воздействие низкоинтененвного бностимулируюшет лазерного налу- 
ченнн на ткани глазного дна

С первых попыток применения ЛИ в медицине внимание пракгиче- 
ских врачей привлекло действие низкоинтенсивного лазерного излучения, 
не вызывающего деструктивных изменений в тканях. Исследовалось дей- 
ствне на т а з  не только прямого излучения, но и диффузно рассеянного. Со- 
гласно данным, приведенным в работе [52], клинические наблюдения пока- 
залп, что ЛИ малой интенсивности при возлействии на сетчатку усиливает 
терапевтическое действие медикаментозных средств, используемых для ле- 
чейия макулодистрофии склеротического генеэа. Выявлен также терапевта- 
веский стимулирующий эффект субпороговых энергий неодимового лазера, 
работающего в режиме свободной генерации с длительностью импульса
0.001с. Эффект выражался в повышении остроты зрения при лечении цент- 
ральной дистрофии сетчатки. Авторы этой работы предполагают, что опи- 
санные эффекты объясняются активацией окислительно-восстановительных 
процессов, которая ведет к усилению обменных процессов, что, в свою оче- 
рель, может способствовать улучшению зрения, но математического описа- 
ния этим процессам нс дают. Большой интерес представляют попьпхи саз- 
дания математической модели взаимодействия низкойнтененвного ЛИ с 
биотканями. В работе [53) авторы утверждают, что в рамках экспернмен- 
тального и теоретического исследования в данной области представляется 
целесообразным анализ любых мыслимых механизмов взаимодействия с 
биотканями, и, в первую очередь, анализ универсальных механизмов, не 
связанных с конкретной структурой ткани, поскольку, как показывает 
опыт, лечебный эффект достигается для широкого круга условий. Эти уело- 
вия: различные видь! органов и тканей; широкий перечень заболеваний; 
осуществимость лечения при использовании различных видов источников и 
режимов облучения.

Одним из универсальных механизмов воздействия лазерного из- 
лучения на ткани является оптико-акустический эффект (ОАЭ). ОАЭ-это 
возбуждение акустических волн при облучении поглощающей среды моду- 
лированным излучением. Вследствие своей статистической природы ЛИ об- 
ладает флуктуациями интенсивности, поэтому при поглощении ЛИ в био- 
среде из-за неравномерности амплитуды возникают акустические волны. 
Другой механизм возникновения ОАЭ наблюдается при. использован ни ис- 
точников с конечной шириной спектра излучения. Эффект будет возникать 
за счет процессов, аналогичных оптической демодуляции квадратичным 
приемником и conjювождаться выделением низкочастотного акустического
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сигнала. Очевидно, что генерируемый звук окажется чрезвычайно слабым, 
но если его уровень окажется выше уровня тепловых шумов, то нельзя и с- 
ключнть его биологической активности. В [53| предпринята попытка коли- 
чествснно оценить энергию светоиндуцированного звука. В качестве мае- 
штаба энергии звука использовалась энергия теплового акустического шу- 
ма. Уровень звука оказалось удобнее оценивать температурой Т^. В равно- 
весных условиях Т ? -Т среды, а объемная плотность энергии теплового аку-
сгического шума в полосе частот dio:

(15)
о  1 d  а

2 7 * 7 * 7
= к Т<>) -» *U

где *:*,-скорость звука, ш-частота евггоиндуштроваиного звука.
При малых интенсивностях излучения ахуето-оптжчесюе преобра-

зованне является линейным. Тоща, используя известное выражение для ко- 
эффнциента передачи, связывающего спектральные плотности флуктуаций 
излучения и светоиндуцированного звука, и соотношения между мот* 
костью звука, его интенсивностью и флуктуациями давления в звуковой 
волне, можно записать:

0 « )
Р2 a^dat 
Асо 2 я  гг 2р

где Р -средняя мощность источника излучения ; А о  эффективная ширина 
частотного спектра излучения; /^-характеризует частотную зависимость 
эффективности преобразования; /?־плотность; L-коэффициент прохождения 
света через границу среды; г-рассгояние от области поглощения света до 
точки наблюдения.

Результирующая звуковая температура описывается выражением;
Г 1 ) ״ ־ +А)Г, (17)

/ н 7
А(0

Л - Ч *
1 гМгде

Аппроксимируя физические свойства биологической среды свойства- 
ми воды, авторы приходят к выводу, что в ткани может возникнуть звук, 
превышающий уровень тепловых шумов. Можно отметить также еще 
несколько факторов, которые могут способствовать усилению эффекта: 
!)реальные источники излучения обладают значительными собственными 

ннзкочаспхшыми флуктуациями, что приводит к значительному умень- 
шению эффективной ширины частотного спектра излучения;

2) анизотропия оптических свойств биологических тканей позволяет рас- 
сматривать биосреду как структуру из элементов в виде открытых опта- 
веских резонаторов, соединенных в связанные системы с некоторой доб- 
рОТНОСТЬЮ. _ тгс



Предположительной причиной биологической активности, по мнению 
авторов, является то обстоятельство, что при воздействии на биосреду ни:«• 
коннтенснвного излучения в ней возникает широкий спектр звуковых коле- 
баннн. Воздействие этих колебаний на среду эквивалентно ее селективному 
нагреву. При селективном нагреве увеличивается скорость ферментных ре- 
акций, что. возможно, и объясняет стимулируюшии эффект.

Интересна попытка авторов работы [54] объяснить стимулирующий 
эффект влиянием ЛИ на биологические мембраны. Подход базируется на 
следующем предположении: воздействие ЛИ приводит к неоднородностям 
температурного поля в биотканях вследствие неравномерного распределе- 
ния поглощающих центров (биомембран, белков и ионов в растворе). Ха- 
рактер температурной неоднородности зависит от длины волны и спек- 
тральных характеристик излучения. Температурная неоднородность может 
привести к деформациям клеточных мембран, которые являются не только 
механическими перегородками в клетках, но и высоконзбнратепьными 
фильтрами, поддерживающими концентрацию конов калия и натрия по обе 
стороны мембраны. Нарушение равенства концентрации или температуры 
по обе стороны мембраны приводит к появлению осмотического давления 
на нее. В связи с различной проницаемостью мембран для молекул воды н 
ионов возникает перепад давлений, который приводит к поперечному сме- 
щению мембраны. В результате расчетов авторы получили выражение, по- 
зволяющее оценить частоту модуляции, при которой наблюдается описан- 
ньш эффект:

(18)
І 0 4

d ( d 1 + 102 )«
■1'# "(О

Здесь с/-область изменения температуры и концентрации вблизи мембраны,
размеры которой зависят от конкретного вида клетки (ЫОмкм); 0 ) ^ -  
частота модуляции ЛИ.

В работе получены значения <4*! порядка 102*103 Гц, которые хорошо 
согласовались с экспериментальными данными. В экспериментах использо- 
валось Л И с длиной волны от 0.4 до I мкм.

Рассматривая и сопоставляя результаты, к которым пришли авторы 
рассмотренных публикаций, можно заметить, что причиной биологической 
активности ЛИ предполагается нс действие излучения лазера само по себе, 
а модуляция его частотами, совпадающими с частотами резонансною по- 
гпошення либо белковых молекул, либо клеточных мембран. Эго обстоя- 
теяьство позволяет предположить, что подбором частоты следования им- 
пульсов и их формы можно добиться большей выраженности стимулирую- 
щего эффекта. -  !56 -



1.4. Лазерные офтальмокоагуляторы ближнего инфракрасного диапазона

В настоящее время в мире выпускается достаточно много лазерных 
офтальмологических установок, применяемых для лечения заболеваний 
глаз. Установки можно классифицировать следующим образом:
!.Установки для эндоофтальмохирургии (излучение подводится через свс- 

товод).
2. Установки для транспупиллярной офтальмохирургии (подвод излучения 

осуществляется через оптические среды та за ) .

1.4.1.Эндоофтальмоуспиювки

Эндо офтальмоустановки предназначены для применения в случаях, 
когда подвод излучения непосредственно через оптические среды глаза за- 
трудней или невозможен. К таким случаям можно отнести повреждение или 
помутнение хрусталика, катаракту, внутриглазные кровоизлияния. Впервые 
коагуляция сетчатки с использованием опгоческого волокна была осу шест- 
влена в 1964 году, но широкое распространение такого рода установки по- 
лучили только а последнее десятилетне. Подвод излучения х тканям произ- 
водится через световод, который чаше всего вводится внутрь глаза через 
слезный канал. Чаще всего применяются аргоновый, гспий-нсоковый, 
YAG:Nd3* и полупроводниковый лазеры. Были попытки использования эк- 
симерных лазеров, но последние не нашли широкого применения в связи с 
тем, что излучение УФ диапазона очень интенсивно поглощается биологи- 
ческими тканями, поэтому глубина его проникновения не превышает 
нескольких десятков микрометров. Кроме того, ультрафиолетовое кзлуче- 
кие представляет опасность для органов зрения обслуживающего персона- 
ла, что требует принятия особых мер безопасности [55j. Из лазеров, рабо- 
тающих в БИК диапазоне, используются YAG:Nd1. лазеры,и в последнее 
время все шире используются полупроводниковые лазеры.

1.4.2. YAG:Nd*+эндоофтальмокоагуляторы

Впервые YAG:Nd}* эндоофтальмокоагулятор был предложен в 1983 
Году [56!. Работы над созданием YAG:Nd3* эндоофтальмокоагуляторов 
были стимулированы высокой стоимостью аргоновых эшюлаэеров и огра- 
Ничейной их пригодностью. Авторам удалось создать недорогой, неприхот- 
Ливы и в обслуживании и компактный эндолазер. Эта установка оказалась 
более эффективной в некоторых случаях, чем эндоустановка на основе ар- 
тонового лазера.

Главный недостаток YAG:NdJ* эндолазеров заключается в сильной 
зависимости эффекта коагуляции от содержания в тканях пигмента мелани- 
на, основного поглотителя ИК излучения. Кроме того, изучение срезов сет-
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чатки после коагуляции фовеальной зоны показало, что излучение практн- 
чески не поглошается пигментами сетчатки. Эго обстоятельство, как уже 
отмечалось, весьма толезно, если необходимо оставить сетчаіку интактной, 
но в случае, когда следует воздействовать именно на сетчатку, YAG:Nd-;+ 
эндолазер может оказаться менее эффективным, чем другие типы лазеров.

В работе [57] дано описание семейства YAG:Nd3* эндолаэерных си- 
сгем, разработанных в институте оптоэлектроники Варшавской военно- 
технической академии. Система предназначена для коагуляции сетчатки 
глаза и цилиарного тела через склеру. Метод основан на относи!ельно вы- 
соком коэффициенте пропускания склерой излучения БИК диапазона. И с- 
точником излучения служил YAG:Nd3+ лазер с энергией импульса до 0.5 
Дж. Во время коагуляции сетчатки профилированный наконечник светово- 
да вводился через слезный мешочек, а наблюдение глазного дна осу- 
щсствлялось через микроскоп. ч

В России над созданием YAG:Nd3* эндолазерных систем с 1989 года 
работал коллектив офтальмологов под руководством Коссовского Л.В. Ими 
создана первая советская эндолаэерная установка [58,59]. В этих работах 
сообщается об успешном клиническом использовании описанных аппара- 
тов. В работе [60] сообщается о создании эрбин-ИАГ эндолазера, приме- 
немного для иссечения мембран в стекловидном теле на глазах кроликов.

Хорошие эксплуатационные характеристики делают YAG:Nd3+ лазе- 
ры весьма привлекательным для создания на их основе эндолазеров для ле- 
чения заболеваний глаз.

1.4.3. Полупроводниковые эндоофтялъмокоагуляторы

По мнению автора [61],в ближайшие 5 лет развитие лазерной офталь- 
молотин ознаменуется широким внедрением в клинику твердотельных по- 
лупровоаниковых лазеров, С этим видом лазерных коагуляторов связаны 
большие надежды медиков и разработчиков медицинской аппаратуры. По- 
лупроводниковые лазеры (ППЛ) обладают рядом преимуществ перед дру- 
гимн лазерами, применяемыми для создания фотокоагуляторов ]62): 
!)ультракомпакгностъ (выпускаемые в настоящее время коммерческие типы 

эндолазеров в десятки раз меньше, чем наиболее распространенные се- 
годня аргоновые и YAG:Nd3+ эндолазеры!;

2) высокая экономичность, обусловленная относительно высоким коэффи- 
циентом полезного действия -  30-70% у ППЛ и 1-3% у традиционных ла- 
зерных излучателей, что дает принципиальную возможность создания 
полностью автономных эндолаэерных установок, работающих на никель- 
кадмиевых аккумуляторах;

3) более продолжительный срок службы (до 30000 часов)[59];
4) бесшумное1 ь работы, так как отсутствует необходимость в принудитель- 

ном водяном или воздушном охлаждении;
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5) относительная дешевизна по сравнению с аргоновыми и газовыми лазе-
рами;

6) простота сопряжения со световодами.
Согласно [63J, эндолазерные коагуляты, произведенные ППЛ,' идеи- 

тмчны аргоновым. Отмечается тот факт, что для производства идентичных 
лазерных очагов коагуляции при применении ППЛ нужна намного мень- 
шая мощность излучения, чем при использовании аргонового лазера [64,65]. 
Следует отметить, что диодная эндолазерная коагуляция пока еше не полу- 
чипа широкого распространения, но имеющиеся уже сегодня результаты 
экспериментов по применению полупроводниковых эндолазеров позволяют 
говорить о перспективности данного направления лазерной техники.

1.4.4.Офтальмокоагуляторы БИКдиапазона

Офтапьмокоагуляторы предназначены для подвода энергии оптиче- 
ского излучения к внутриглазным тканям через оптические среды глаза. Оф- 
тальмокоаіуляторы на базе ППЛ п YAG:Nd^ лазеров применяются весьма 
широко в офтальмологии, их эффективность подтверждается множеством 
публикации. Особый интерес представляют появившиеся относительно не- 
давно ни рынке ППЛ фотокоаіуляторы. Впервые ППЛ офтальмокоагулятор 
был предложен в 1987 году, а уже в 1989 году на рынке появилась первая 
коммерческая модель фирмы "Keeler", хорошо зарекомендовавшая себя в 
клинической практике. Эффективность работы этой установки пошвержде- 
на исследователями института глазных болезней им. В.П. Филатова АМН 
Украины [66]. Полученные результаты позволяют говорить о высокой эф- 
фсхтнвности ППЛ коагуляторов для лечения заболевании глазного дна, Ра- 
боты по созданию аналогичных установок интенсивно ведутся учеными 
СНГ. Так, в частности, имеется сообщение о создании отечественного ППЛ 
офтальмокоагулятора совместно учеными МНТК "Микрохирургия глаза” и 
учеными Санкт-Петербургского физико-технического института им, А.Ф. 
Иоффе [67]. Параметры неодимовых и полупроводниковых офтальмокоагу- 
пяторов, разработанных и производимых предприятиями СНГ и спеииалн- 
знрующнмися в выпуске лазерной медицинской техники зарубежными фир- 
мами, представлены в табл.2 [8,68,69].

2. Моделирование особенностей взаимодействия ЛИ БИК диапазона с тка-
ням глазного дна

Целью работы являлось создание математической модели, позволяю- 
щей рассчитать температурное поле при облучении тканей глазного дна ла- 
зерным излучением и определить границы очага лазерокоагуляцин. Рас- 
сматрмвалась двухслойная цилиндрическая модель Хэма-Кларка, так как в 
основном излучение попгошается пигментным эпителием и сосудистой обо- 
лочкой. Поглощением сетчатки и склеры можно пренебречь. Радиус области
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Т абл ица 2
Параметры лазерных офтальмокоагуляторов БИ К  диапазона

фирма модель лазера тип лазера ряу ш ір о вк а
энергий

длительность 
ми пульса

диаметр
гоггиа,
мкм

мощность
излучения,

Вт

энергия 
инпульса д

.......“Д *  ..

охлаждение

H G M  
M edical 

Laser! Inc.
PEN A C LE ™ Y A G :N d״ — — — - - 10 воед тлиое

H G M  
M edka) 

Laser! Inc.

SU RG1CA ™
к а YAG:Nd>* — — — 10 — ю в д ш и з с

A ik cm A lcoa 3000LE YAG:Nd>* — — — — 10 воздушное

H.S.
M eridian

Inc.
M ikroruptar

III
Y A G :N d5* — — — 0.2-10 - водяное

IRIS
Medical

Instruments
Inc.

Oculight SL A s-G a — 0.1 1 с
с

0-3 — воздушное

Keeler 
In« и и т  спи

Inc.

Keeler
Microlaser A s-G a опасная 0.02 1 с 100-500 0-1.2 — воздушное

C oherent
Coherent 

M 9900 YAG:Nd>♦ плавная IS кс 25 — 0-15 воздушное

O ptan Virual-YAG Y A G tN d’* дискретная 7 нс 30 — 0.4-10 воздушное

Iskra
Elect! oruca Thor Y A G N d ’* плавная 5 нс 15 — 0-10 воздушное

Я таган-4 YAG:Nd>' плавная 8нс 50 — М б —

MHTK
'Мюсрохн-

р у р т я
п а и '

Экспернмеи- 
т ая ь в ы і фо- 

токоагупятор
ln-Ga-As-

P
плавная 0.025-0.83 нс 100-500 0-1 — —



выбран равным радиусу сьеговэго пятна 11а сетчатке. При расчете решалось 
дифференциальное уравнение теплопроводности [39]:

dT а а (  d 2Т 1 dT d 2T }
dt рх р х \  d r 1 г dr dz )

При нулевых начальных и ф а  личных условиях для цилиндрической моде- 
ли: T\r,z.0)=O\T(RZ,t)-0. Здесь q-энерговыделение в поглощающих средах; 
R .Z - 1 см (порядка размера глаза). Коэффициенты р. %• с Для ЛЭ и СО 
приведены в табл.З [4 1,42,43].

Мощность истощаемого оптического излучения в ПЭ и СО 
задавалась выражениями:

Рх - ״5/  » v ( ־ ״ ^ ) ׳
Рг -  PQa 2e x p (d (a l - а г ) - а г 2 ) ,  (20)

где /,(?-интенсивность облучения сетчатой оболочки при r=z=0; «/-толщина 
пигментного эптелия; а! и «;-коэффициенты поглощения ПЭ и СО 
соответственно. Для нормальной ткани они принимались:300 см 1 для ПЭ и 
50 см 1 для СО. /?־радиус пятна излучения на сетчатке. Типичные значения 
радиуса пятна сфокусированного нэлучеикя при применении офтальмоко- 
аіуляторов лежат в области 25-100 мкм. При расчете R  принимался равным 
100 мкМ, Рассматривались мощности 0.1-10 Вт.

Расчет поли ;денатурированных молекул производился по формуле 
[25]:

(21)г-  = -KSds
'dt

где S  -количество облучаемого материала; /с-коэффициеш־ скорости 
биохимичекой реакции, который определялся зависимостью:

(22)
{АН - T A S )  

R T
к Т - ־ ״ ־ ״ / = К

Здесь /!//-изменение свободной энергии; /!/»-изменение энтропии . Величины 
АН и AS являются константами, которые определяются характером 
конкретной химической реакции и внешними условиями. В данном случае 
АН= 573000 Дж/(моль К); AS~ 1390 Дж/(моль К) [21]. .

Таблица 3
Параметры пигментного эпителия и сосудистой оболочки

ткань | (!.мкм с, кал/°Сг р, г/см3 у. кал^С/с-см
ПЭ 110 0.76 1.17 0.0015
СО | 100 0.87 1.17 0.0019
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Крамi того, сделана попытка оценить и промоделировать влияние из- 
менсния оптических свойств тканей при коаіуляцнп белков. С этой целью 
поставлен эксперимент, в котором измерялось пропускание нормальной и 
,тенатур!!решайнон ткани. В качестве модельной среды использовался рас- 
тьор янчного белка альбумина. Выбор модельной среды обусловлен до- 
cry пн остью экспериментального материала и хорошей изученностью его 
физических свойств, а также удобством наблюдения процесса коагуляции в 
образце. Пропускание измерялось в интервале or 0.48 до 0.8! мкм па спек- 
грофотометре. На длине волны 0.815 мкм также проводились измерения с 
помощью ППЛ. Исследовались образцы толщиной 4 мм. Коагуляция про- 
изводилась в термостате. Образцы выдерживались 30 минут при темпера 1у- 
ре 70 0 С до полной денатурации белка. На основании экспериментальных 
данных построены графики, изображенные на рис.7 и рис,8. Статистическая 
обработка результатов эксперимента не проводилась. На основании экспе- 
римемтальных результатов можно сделать вино, о том, что оптические 
свойства биологических тканей при коагуляции, вызванной излучением ла- 
зерп, прегерпевают значительные изменения. Так как изменения коэффици- 
вита поглощения при коагуляции не происходит [45|. то уменьшение про- 
пускания образца было обусловлено изменением рассеивающих свойств 
вследствие изменения внутренней структуры ткани [45). Предполагается, что 
пропускание зависит от концентрация денатурированных молекул и может 
быть аппроксимировано выражением:

G=gf/f0.. (23)
где (7-ослабленис оптнчссхого излучения средой, /-концентрация коагули- 
рованных молекул./!-концентрация молекул белка в нормальной ткани, g~ 
коэффициент ослабления, связывающий ослабление ОЙ с концентрацией 
денатурированных молекул. В этом случае выражения (20) принимают вид:

Л  * Р0ехр{~(а1 + 0 )с),

Рг = Р0а г ехр{с1(а1 -  а 2) -  (а г + С?)г). (24)
Программа для расчетов написана на языке Паскаль. Вначале для 

каждого момента времени вычислялась температура в элементарном объеме 
облучаемой области и при превышении температуры иагрепа 50 ЙС вычне- 
лилась конце>гграцня денатурированных молекул. Температура 50 °С вы- 
брана из того условия, что она является пороговой [25], то есть коагуляция 
белков начинается только при ее превышении. Для каждого временного ни- 
торкала вычислялось изменение пропускания, и след}тощий временной ин- 
гервал рассматривался уже с другим значением параметра. Расчет произво- 
днлея с учетом и без учета изменения пропускания. Графики координат она- 
га лазеркоагуляции. полученные в результате расчетоп для различных пре- 
мен экспозиции ,приведены на рис.9.10,11. Более темными линиями пред- 
ставлены границы очага лазеркоагулянии без учета изменения оптического 
пропускания биотканей в результате наірева. Светлые линии- координаты
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Рис.? Пропускание коагулированного образца
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Рис. 8. Пропускание иекоагулироианного образца
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Рис.9 Границы очага лаэерохоагуляцмн при мощности лазерного 
излучениях Р= I Вт. времени облучения 1= Юс, радиусе светового пятна 
г=100мкм

Рис.10 Границы очага лазерокоагуляции при Р=1Вт, t=lc, г=І00мхм
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Рис.11 Границы очага лаэерокоагуляции при Р=1Вт, t=0.lc, г-100мкм
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Рис. 12 Зависимость расхождения между максимальными глубинами 
очага лазерокоагуляции, полученными без учеіа и с учетом изменения 
оптического пропускания для различных времен зкслозкцин
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границы 04 а і a лазерокоагуляини. вычисленные с учетом изменения оптиче- 
1 кого пропускания-

Анализируя зависимость, изображенную на рис.12, можно заметить, 
что при времени экспозиции мепее 0.1с рассчитанные с учетом и без учета 
изменения огпичеокого пропускания координаты іракйц очаіа коагуляции 
практически не отличаются. В тггернале 0.1-lc расхождения быстро увели- 
пинаются, а при больших временах облучения эти расхождения быстро до- 
питают насыщения к п дальнейшем не превышают значений порядка 40%, 
1шже при в|«мени облучения 10с и мощности ЛИ 5-10 Вт, что объясняется 
полной денатурацией белков. Таким образом, можно сделать вывод о нсоб- 
ход.и мости учета изменения оптического !1ן опускания ткани при времени 
облучения биологических пса нем более 0 .1 с.
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