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В настоящее время не существует надежно-
го способа контроля лазерного воздействия при 
проведении лазеркоагуляции. Одним из наибо-
лее перспективных является метод, основанный 
на явлении оптоакустического эффекта. К его 
преимуществам относится высокая разрешаю-
щая способность по температурной шкале, что 
позволяет достаточно точно определять степень 
нагрева выбранной точки при лазеркоагуляции, а 
также высокая скорость работы, т.е. возможность 
контроля в режиме реального времени. Метод, 
основанный на оптоакустическом эффекте, раз-
работан группой немецких ученых [1, 2, 6, 7], од-

нако предложенная ими методика отличается от 
реализованной в данной работе. В проведенном 
этой группой исследовании используется посто-
янное зондирование области коагуляции с це-
лью слежения за изменением амплитуды сигнала 
[3,  5], которое требует предварительной кали-
бровки для каждого отдельного коагулята. Пред-
лагаемый нами метод основан на исследовании 
временной зависимости акустического отклика, 
поэтому не нуждается в такой калибровке [4].

Явление оптоакустического эффекта состоит 
в следующем. Лазерные импульсы малой дли-
тельности способны генерировать акустические 
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волны при поглощении в тканях глазного дна. 
Форма акустического сигнала для такой волны от 
одиночного лазерного импульса зависит от пара-
метров этого импульса, таких как длительность и 
мощность, а также от характеристик ткани в точке 
его попадания. В биологических тканях все аку-
стические параметры имеют примерно одинако-
вое значение, а коэффициент оптического погло-
щения, наоборот, может варьировать в широких 
пределах даже на глазном дне у одного человека, 
не говоря о его различиях у разных людей. Форма 
акустического импульса может быть использова-
на для определения коэффициента оптического 
поглощения в точке попадания лазера. Поглоще-
ние лазерного излучения в тканях глазного дна 
определяется законом Бугера. Соответственно, 
распределение поглощенной энергии по глубине 
будет определять форму акустического импульса, 
генерируемого поглощающей средой. Кроме того, 
акустический сигнал будет деформироваться при 
прохождении через среду вследствие дифракци-
онных эффектов. Однако параметры конечного 
регистрируемого акустического сигнала могут 
быть использованы для определения оптического 
коэффициента поглощения в точке.

МАТЕРИАЛ И МЕТОДЫ

В качестве исследуемых образцов использо-
вались аутопсийные ткани глазного дна человека. 
Образец заднего отдела склеры вместе с хорио-
ретинальным комплексом диаметром 10 мм по-
мещался в экспериментальную кювету. Кювета 
являлась фактически моделью человеческого гла-
за, ее диаметр составлял 25 мм. Крышка кюветы 

имела входное окошко для заведения лазерного 
излучения, акустический приемник, регистриру-
ющий сигнал с образца, и отверстие для манипу-
ляций с образцом и заведения термопары. После 
расположения образца пространство кюветы за-
полнялось физиологическим раствором. Послед-
ний служил средой для распространения сигнала 
к приемнику и был выбран из-за наиболее схожих 
с тканями глаза акустических свойств. Таким об-
разом, вся система «объект – кювета» моделиро-
вала клиническую ситуацию. 

Схема экспериментальной установки изобра-
жена на рис. 1. Основными элементами установ-
ки являлись зондирующий лазер (DTL-319QT, 
НПО «Лазер-компакт», импульсы длительностью 
10 нс, энергией 1 мкДж, длина волны 0,527 мкм), 
терапевтический лазер (Novus Spectra, Lumenis, 
Израиль, длительное излучение, мощностью 
до 500  мВт, экспозицией до 1  с, длина волны 
0,532 мкм), щелевая лампа, кювета с акустическим 
приемником, в которой располагался образец тка-
ней глазного дна, и термопара (IT-24P, Physitemp 
Instruments, США). Для определения коэффици-
ента поглощения использовали импульсное из-
лучение зондирующего лазера, которое заводи-
лось через прозрачное окно в экспериментальной 
кювете. Блок управления зондирующим лазером 
одновременно запускал одиночный лазерный им-
пульс из излучателя и подавал синхронизирую-
щий сигнал на осциллограф. Этот сигнал служил 
началом записи акустического сигнала с прием-
ника. Сгенерированный лазерный импульс, про-
ходя через систему доставки, попадал в выбран-
ную точку на исследуемом образце. Попадание 
одиночного импульса генерировало акустиче-
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Рис. 1. �Принципиальная схема экспериментальной установки. 1 – синхронизи-
рующий сигнал; 2 – лазерное излучение; 3 – зеркало; 4 – термопара с 
чувствительным элементом, погруженным в исследуемый образец; 5 – 
направление акустического импульса, регистрируемого приемником; 
6 – приемник; 7 – исследуемый образец
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скую волну, которая распространялась от образца 
во все стороны, в том числе и к акустическому 
приемнику, который ее регистрировал. Сигнал с 
приемника фиксировался осциллографом. Форма 
этого сигнала служила для определения коэффи-
циента оптического поглощения света с длиной 
волны, как у зондирующего лазера – 0,527 мкм. 
После получения акустического сигнала в ту же 
точку, в которую попадал зондирующий лазер, 
направлялся импульс терапевтического лазера с 
заранее заданными параметрами – временем экс-
позиции и мощностью излучения.

Для определения степени воздействия тера-
певтического лазера на ткань в точке коагуляции 
использовался метод прямого измерения темпе-
ратуры с помощью термопары, чувствительный 
элемент которой располагался вблизи от точки 
попадания лазера на известном расстоянии. Тер-
мопара производила измерения во время дей-
ствия зондирующего лазера и некоторое время 
после окончания импульса терапевтического ла-
зера. Сигнал с термопары подавался на модуль 
сбора данных и потом шел на компьютер для 
последующей обработки. Термопара заводилась 
в кювету через отверстие в крышке, и ее чув-
ствительный элемент располагался в некоторой 
выбранной точке исследуемого образца. После 
этого производилось прицеливание лазером в 
соседнюю точку, рядом с местом расположения 
термопары. Взаимное расположение термопары 
и места попадания лазера (которое определялось 
с помощью пилотного лазерного излучения) фик-
сировалось через окуляры щелевой лампы. 

Полученные значения температуры, измерен-
ной в эксперименте, сравнивались с расчетными 
значениями, определяемыми из численной моде-
ли. Для определения степени воздействия лазер-
ного излучения на сетчатку использовалась мате-
матическая модель. Программа для численного 
моделирования температурного поля в процессе 
нагрева хориоретинального комплекса глаза ла-
зером основана на решении уравнения тепло-
проводности в трехслойной среде, состоящей 
из пигментного эпителия сетчатки, хориоидеи и 
стекловидного тела. Распределение температуры 
сетчатки рассчитывается в трехмерной геометрии 
в процессе нагрева и остывания при различной 
мощности и длительности лазерного импульса. 
Модель хориоретинального комплекса глаза, ис-
пользуемая при численном моделировании урав-
нения теплопроводности, представлена на рис. 2.

Единственным поглощающим слоем является 
пигментный эпителий. Стекловидное тело лазер-
ное излучение не поглощает, а содержание ме-
ланина в хориоидее минимально, поэтому этим 
можно пренебречь. Таким образом, единственным 

источником тепла служит объем, высекаемый ла-
зерным лучом из слоя пигментного эпителия, 
толщина которого составляет 30  нм. Областью 
рассмотрения является параллелепипед со сто-
ронами [0…Lx  =  3000  мкм, 0…Ly  =  2000  мкм, 
0…Lz  =  600  мкм]. Задача определения темпера-
турного поля с заданными источниками тепла – 
задача теплопроводности. Граничные условия 
определяются как изменение температуры, рав-
ное нулю, так как граничные области расположе-
ны достаточно далеко, и до них не доходит темпе-
ратурный фронт. Начальное условие – изменение 
температуры, равное нулю, так как до начала 
воздействия терапевтическим лазером все точки 
исследуемого образца имели одинаковую темпе-
ратуру. Таким образом, конечная задача выглядит 
следующим образом:
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Здесь f0(t) = αI0/ρC – временная зависимость, по-
казывающая, включен ли лазер, ρ  =  993  кг/м3, 
C = 4180 Дж/(кг °С), χ = 1,52∙10–7 м2/с, первая экс-
понента описывает бугеровский закон затухания 
излучения в поглощающей среде, а остальная 
часть  – геометрию области поглощения лазе-
ра, обусловленную падением пучка под углом γ; 
(xc, yc, zc)  – координаты центра пятна на грани-
це пигментного эпителия и стекловидного тела, 
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Рис. 2. Модель хориоретинального комплекса глаза
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I0 – интенсивность, задаваемая на терапевтиче-
ском лазере; α – оптический коэффициент погло-
щения, определяемый из акустического профиля. 
При этом Т(x, y, z, t) – это отклонение от началь-
ного значения температуры в точке (x, y, z) в мо-
мент времени t.

РЕЗУЛЬТАТЫ

Эксперимент выполнен на шести образцах 
тканей глазного дна человека, для каждого об-
разца проведены измерения температурной за-
висимости при наведении лазерного пучка в три 
различные точки относительно расположения 
термопары (так, чтобы каждая точка соответство-
вала различному расстоянию от термопары, а 
именно – один, два и три диаметра лазерного пят-
на). Типичный вид используемого акустического 
профиля представлен на рис. 3. Было проведено 
сравнение результатов измерения термопары с 
рассчитанными значениями температурного поля 
в точке расположения термопары (рис.  4). Для 
всех образцов полученные значения оптическо-
го поглощения лежали в диапазоне 120–300 см–1, 
погрешность определения для каждого составила 
не более 20 %.

ЗАКЛЮЧЕНИЕ

Таким образом, использование оптоакустиче-
ского зондирования может позволить определять 
степень воздействия терапевтического лазера на 
глазное дно и предотвращать возможные негатив-
ные последствия и побочные эффекты.
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DETERMINATION OF THE TEMPERATURE FIELD DURING 
LASER COAGULATION of CHORIORETINAL COMPLEX 
WITH OPTOACOUSTIC IN VITRO

Alesya Valerevna ARDAMAKOVA1, Natalya Anatolevna FEDORUK1, 
Anton Pavlovich LYTKIN2, Andrey Viktorovich LARICHEV2, 
Vladimir Ivanovich SIPLIVYY3
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119021, Moscow, Rossolimo str., 11 A, B
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The article describes a determination method of the laser radiation with specific parameters effect on the eye tissues 
based on optoacoustic probing. Low-power probing laser with 7–10 ns pulses generates acoustic waves at the aiming 
point. The waves propagate through the medium (saline in a cuvette) to acoustic receiver. The characteristics of the 
acoustic wave give basis for estimation of optical absorption coefficient – a parameter that determines temperature 
in the affected area after applying therapeutic laser. Calculation of the temperature pattern was performed using a 
three-dimensional thermal conductivity model that enabled determination of temperature distribution at any local point 
during coagulation and immediately after. To compare the results with pre-calculated temperature field values, direct 
temperature measurement was taken from the surface of the absorbing layer. The experiment was performed on six 
human chorioretinal tissue samples in vitro; the obtained optical absorption coefficient values did not exceed 120–
300  cm–1 with maximum error margin of 20 %. The computational model was seen to be in good agreement with 
experimental thermocouple measurements.

Key words: optical absorption coefficient, temperature field distribution, laser coagulation, optoacoustics.
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