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Цель: Исследование лазерно-индуцированной коагуляция биомоделей печени и условий получе-
ния максимального коагуляционного объёма ткани без карбонизации для разных длин волн ла-
зерного излучения ближнего ИК диапазона.

Материал и методы: Использовались биомодели двух типов – на основе альбумина и тканей
печени свиньи in vitro. Исследования проводились как при комнатной температуре, так и при мо-
делировании температуры человеческого тела нагревом до 36–37°С. В качестве источников ла-
зерного излучения использовались непрерывные лазеры ближнего ИК-диапазона длин волн –
п/п лазер с длиной волны 0,98 мкм, волоконные лазеры с длиной волны 1,56 и 1,94 мкм. Излуче-
ние к биомодели подводилось оптоволокном с плоским торцом. В экспериментах на образцах
печени критерием коагуляции являлось изменение цвета ткани (“побледнение”), карбонизации –
появление области черного цвета.

Результаты и заключение: Исследованы особенности формирования коагуляционных объемов
в биомоделях печени при нагреве непрерывным лазерным излучением ближнего ИК-диапазона.
Установлено, что получение коагулятов максимальных размеров без эффекта карбонизации в
области торца волокна может быть достигнуто уменьшением мощности излучения при длитель-
ном лазерном воздействии. Максимальные размеры коагулятов в печени свиньи без карбониза-
ции ткани получены в течение 25 мин облучения, достигая 20 мм на длине волны излучения
0,98 мкм при мощности 1,2 Вт, 8,5 мм на длине волны 1,56 мкм при мощности 0,52 Вт и 4,5 мм
на длине волны 1,94 мкм при мощности 0,3 Вт.

Предложена модель формирования температурного поля в биоткани при воздействии излуче-
ния, выходящего из торца волокна. Получена формула для оценки максимального размера коагу-
лята и максимальной мощности лазерного излучения при условии отсутствия карбонизации
ткани. Результаты работы могут быть использованы для предоперационного прогнозирования с
использованием излучателей разных длин волн.

Ключевые слова: лазер, биомодели печени, оптическое волокно, лазерная коагуляция, 
карбонизация биоткани

Abstract
Purpose: A study of laser-induced coagulation of liver biomodels and conditions for obtaining maxi-
mum coagulation volume of tissue without carbonization for different wavelengths of near-IR laser ra-
diation.

Material and methods: Two types of biomodels were used: one based on albumin and one based on in
vitro porcine liver tissue. Studies were conducted both at room temperature and at simulated human
body temperature, heated to 36–37°C. CW near-infrared lasers were used as laser sources: a semicon-
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Введение

Известные подходы по лазерному удале-
нию локализованных в объеме ткани органа
человека злокачественных новообразований
(узловых опухолей) основываются на создании
в опухоли 3D-температурной перегретой обла-
сти или ее локальной лазерной аблации [1–3].
При температурах 55–70°С происходит тепло-
вая денатурация белков ткани (коагуляция) в
результате необратимого нарушения простран-
ственной структуры их молекул и, соответ-
ственно, полная утрата функций белков [4].
При температурах 100°С и более имеет место
интенсивное испарение нагреваемого объема.
В литературе такой механизм удаления ново-
образований в печени назван лазерной аблаци-
ей (ЛА) [1, 3, 5]. Такие подходы перспективны
для лечения очаговых опухолей печени челове-
ка. Эти опухоли занимают пятое место в мире
по их распространённости среди всех злокаче-
ственных заболеваний, третье -– по причине
смертности от рака и первое место – у пациен-
тов с циррозом печени [6]. В частности, к очаго-
вым формам относятся гепатоцеллюлярная
(ГЦК) и метастатическая аденокарциномы
печени. При диагностике на ранних стадиях
они представляют собой сферические или эл-
липсовидные новообразования размером до
1–2 см в диаметре и менее [7]. В настоящее вре-
мя для лазерного удаления опухолей печени ис-
пользуются Nd:YAG лазеры (1,06 мкм) и

диодные лазеры (0,98 мкм) с доставкой излуче-
ния к объекту воздействия с помощью оптиче-
ских волокон [2, 8]. Информация о возможно-
сти использования других источников лазерно-
го излучения в литературе практически отсут-
ствует.

В режиме локальной ЛА опухолей печени
воздействие осуществляется при достаточно
высоких мощностях излучения 3–7 Вт и вре ме -
нах воздействия 5–10 мин [2, 9, 10]. При таких
режимах происходит не только нагрев объема
опухоли, но и интенсивное испарение, горение
и карбонизация ткани, сопровождающиеся вы-
бросом продуктов разрушения из зоны лазер-
ной аблации. В [2, 11] отмечается, что карбони-
зация ткани в области ЛА вызывает различные
нежелательные воспалительные реакции пече-
ни. К числу рисков при ЛА опухоли также отно-
сят газообразование в процессе испарения тка-
ни, которое может привести к газовой эмболии
[5, 12]. Эти процессы оказывают негативное
влияние на период послеоперационной реаби-
литации пациентов. В литературе не представ-
лено достаточно данных об условиях, необходи-
мых для осуществления лазерно-индуцирован-
ной коагуляции печени без её карбонизации.

В данной работе исследуются лазерно-
индуцированная коагуляция биомоделей пече-
ни и условия, необходимые для получения мак-
симального коагуляционного объёма ткани без
карбонизации для разных длин волн лазерного
излучения ближнего ИК диапазона.
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ductor laser with a wavelength of 0.98 µm and fiber lasers with wavelengths of 1.56 and 1.94 µm. Ra-
diation was delivered to the biomodel via a flat-ended optical fiber. In experiments on liver samples, co-
agulation was indicated by a change in tissue color (“blanching”), while carbonization was indicated by
the appearance of a black area.

Results and conclusion: The formation of coagulated volumes in liver biomodels heated with continu-
ous near-IR laser radiation was studied. It has been established that obtaining coagulates of maximum
size without carbonization at the fiber tip can be achieved by reducing the radiation power during pro-
longed laser exposure. The maximum sizes of coagulates in pig liver without tissue carbonization were
obtained within 25 minutes of irradiation and reached: 20 mm at a radiation wavelength of 0.98 µm
with a power of 1.2 W, 8.5 mm at a wavelength of 1.56 µm with a power of 0.52 W, and 4.5 mm at a
wavelength of 1.94 µm with a power of 0.3 W. A model for the formation of a temperature field in biolog-
ical tissue under the influence of radiation emanating from the fiber tip is proposed. A formula was ob-
tained for estimating the maximum coagulate size and maximum laser radiation power in the absence
of tissue carbonization. The results can be used for preoperative prognostication using emitters of dif-
ferent wavelengths.

Key words: laser, liver biomodels, optical fiber, laser coagulation, biotissue carbonization
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Материал и методы

При исследовании особенностей лазе-
роиндуцированного формирования коагулятов
использовались два типа биомоделей: на осно-
ве альбумина и тканей печени свиньи in vitro.
Биомодель в виде раствора на основе альбуми-
на, отражающая оптические и теплофизиче-
ские свойства мягких водосодержащих тканей,
была приготовлена по методике, предложенной
M.N. Iizuka [13]. Этот раствор заливался в про-
зрачную кювету для прямого наблюдения за
процессом коагуляции. Для экспериментов с
тканями печени свиньи in vitro использовались
свежеприготовленные образцы размером
777 см. Образцы использовались в течение
48 ч после их получения с бойни и хранились
при температуре 0–4°С при постоянной влаж-
ности.

Схема установки для исследования коагу-
лируемых объемов в биомоделях представлена
на рис. 1. В качестве источников лазерного из-
лучения использовались лазеры непрерывного
действия ближнего ИК-диапазона – п/п лазер
мощностью до 30 Вт с длиной волны 0,98 мкм,
волоконные лазеры с длиной волны 1,56 мкм
мощностью до 15 Вт и с длиной волны 1,94 мкм
мощностью до 10 Вт. Излучение к биомодели
подводилось оптоволокном с диаметром сер -
деч ни ка 600 мкм и плоским торцом. Для съём-
ки и визуализации процесса лазерно-индуци-
рованной коагуляции использовался цифровой
микроскоп Anyview MV600. Биомодели исполь-
зовались как при комнатной температуре, так
и при моделировании температуры человече-
ского тела с нагревом до 36–37°С. Для этого кю-
вету с биомоделью помещали в нагреваемую до
этой температуры водяную «баню» (контейнер с
водой, установленный на нагреватель IKA C-
MAG-HS). Контроль температуры осуществлял-
ся измерителем температуры ТРМ 200 с датчи-
ком типа КТХА. Диапазон измерений термопа-
ры: –40...+700 °С, погрешность измерений –
±0,5%.

Торец оптического волокна, по которому
подводилось лазерное излучение, погружался в
биомодель на глубину 2–3 см. 

При использовании альбуминовой моде-
ли фронт необратимой коагуляции белков при
тепловом воздействии излучения представляет
собой видимую границу между альбуминовым
раствором и денатурированным белком (коагу-
лятом), соответствующую температурам
60–65С [14]. Это позволяет визуально опреде-

лить размер коагулята. В экспериментах на об-

разцах печени критерием коагуляции является

изменение цвета ткани (“побледнение”) как

следствие коагуляции белков ткани, происхо-

дящей в результате нагрева до температуры

55°С и выше [15]. Эффект карбонизации ткани

при лазерном воздействии фиксировался по

появлению области черного цвета внутри тка-

ни, что соответствует температуре 200°С и бо-

лее [5]. Для исследования этих эффектов образ-

цы рассекались вдоль оси волокна и срезы ис-

следовались под цифровым микроскопом.

Результаты и обсуждение

Ниже представлены результаты исследо-

вания особенностей формообразования коагу-

лятов с использованием альбуминовой модели

для длин волн излучения 0,98; 1,56 и 1,94 мкм

при малых временах лазерного воздействия

(60 с) и комнатной температуре. Форма коагу-

лята характеризовалась его диаметром d и дли-

ной z по оси лазерного излучения, а также

коэффициентом эллиптичности формы

коагулята k = d/z. На рис. 2 представлены фо-

тографии коагулятов, образовавшихся на тор-

це волокна при воздействии на биомодели из

альбумина лазерного излучения на разных

длинах волн ближнего ИК-диапазона. Макси-

мально допустимая мощность излучения опре-

А.К.Дмитриев и соавт. Эффективность лазерно-индуцированной коагуляции... 29

2026, № 3“МЕДИЦИНСКАЯ ФИЗИКА”

Рис. 1. Схема установки для исследования лазерно-
индуцированного формирования коагулятов в био-
моделях. 1 – лазер; 2 – оптическое волокно; 3 – циф-
ровой микроскоп; 4 – кювета с биомоделью; 5 – дат-
чик температуры; 6 – контейнер с водой; 7 – нагре-
ватель; 8 – компьютер; 9 – измеритель темпера-
туры
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делялась по появлению в модели признаков на-
чала ее горения (в) или обугливания (г).

На рис. 3 представлена зависимость раз-
меров коагулята от мощности излучения для
длины волны 0,98 мкм. Для построения зави-
симости мы получили пять альбуминовых коа-
гулятов при одинаковой мощности лазерного
излучения. Как следует из представленной за-
висимости, с увеличением мощности излуче-
ния коагулят формируется в виде эллипса
(рис. 2б). В этом диапазоне мощности излуче-
ния в области теплового воздействия в объеме
коагулятов отсутствуют признаки горения и
обугливания; при этих условиях достигается
максимальный размер коагулята – до 10 мм.
Последующее увеличение мощности излучения
более 12 Вт приводит к испарению и обуглива-
нию материала модели в области торца волок-
на. Аналогичные линейные зависимости раз-
меров коагулята с разной степенью эллиптич-
ности его формы от мощности лазерного из-

лучения наблюдались и для длин волн 1,56 и
1,94 мкм. В табл. 1 представлены результаты
характеризации лазерно-индуцированного
формообразования коагулятов при малых вре-
менах лазерного воз дейст вия (60 с) и макси-
мально допустимой мощности излучения Pmax

без горения и карбонизации материала
модели.

При длине волны 1,56 мкм с увеличением
мощности излучения коагуляты приобретают
более выраженную (рис. 2в), по сравнению с
длиной волны 0,98 мкм, эллипсовидную форму
(kэл=0,55). При использовании лазерного из лу -

че ния с длиной волны 1,94 мкм размеры коа гу -
ля та составляли не более 4 мм, форма коагуля-
та была наиболее близка к сферической
(рис. 2г). Наибольший размер коагулята при
данных условиях был получен на длине волны
0,98 мкм.

Как показали последующие эксперимен-
ты, получение коагулята максимального разме-
ра без карбонизации достигается уменьшени-
ем мощности лазерного излучения и увеличе-
нием длительности облучения. Для данного ти-
па биомодели на длине волны 0,98 мкм это на-
блюдалось при мощности излучения 4,5 Вт и
длительности лазерного воздействия
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Рис. 2. Фотографии коагулятов, образовавшихся на торце волокна при воздействии на биомодели из альбу-
мина лазерного излучения разных длинах волн ближнего ИК диапазона. Время лазерного воздействия 60 с: 
а – 0, 98 мкм, 7 Вт; б – 0, 98 мкм, 12 Вт; в –1,56 мкм, 2,47 Вт; г – 1,94 мкм, 0,85 Вт

а б в г

Рис. 3. Зависимость размеров коагулята для альбу-
миновой модели от мощности лазерного излучения
с длиной волны 0,98 мкм. Время лазерного
воздействия 60 с: 1 – длина z коагулята (размер по
направлению оси волокна), 2 – диаметр d коагулята

Таблица 1
Размеры лазерно-индуцированных 
коагулятов на основе альбумина в 

зависимости от длины волны излучения 
при малых временах лазерного

воздействия (60 с)
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20–25 мин. При этих режимах излучения и
комнатной температуре размеры альбуминово-
го коагулята составляли d=13,4 мм и
z=17,5 мм. В условиях моделировании темпе-
ратуры человеческого тела размеры коагулята
возрастали до d=22 мм и z=30 мм соответ-
ственно, т.е. приблизительно в 1,7 раза. Этот
эффект объясняется тем, что при такой исход-
ной температуре требуется меньшая энергия
излучения для нагрева до температуры коагу-
ляции ткани.

В экспериментах с использованием об-
разцов печени свиньи in vitro при исходной
температуре 36–37°С также наблюдалась ли-
нейная зависимость размера коагулята от
мощности излучения и времени лазерного воз-
действия до появления признаков карбониза-
ции ткани. В результате тепловой денатурации
белковых компонент в объеме ткани формиру-
ется коагулят сферической формы с центром в
области торца волокна (рис. 4а). При увеличе-
нии энерговклада (повышении мощности ла-
зерного излучения или времени воздействия) в
области торца волокна образуется зона началь-
ной карбонизации (близкая по форме к сфери-
ческой) размером до нескольких мм (рис. 4б).
Известно, что коэффициент поглощения карбо-
низированного слоя мягкой биоткани для
излучения с длиной волны 0,98 мкм составляет
приблизительно 104 см–1 [17]. Это приводит к
значительному повышению поглощения энер-
гии лазерного излучения и горению ткани. В
условиях нагрева ткани печени до температу-
ры коагуляции получение коагулята макси-
мального размера достигалось уменьшением
мощности лазерного излучения и увеличением
длительности облучения. На длине волны
0,98 мкм это наблюдалось при мощности

излучения 1–1,2 Вт и длительности облучения
20–25 мин. При этом максимальный размер
зоны коагуляции достигал 20 мм без признаков
обугливания ткани в области торца волокна.
Отметим, что в биомодели этого типа формиро-
вался коагулят по форме, близкой к сфериче-
ской.

Аналогичные эксперименты для опреде-
ления условий коагуляции без карбонизации
ткани проведены для длин волн 1,56 и
1,94 мкм. Результаты представлены в табл. 2.
Из нее следует, что на длинах волн 1,56 и
1,94 мкм достигаются существенно меньшие
размеры коагулята по сравнению с длиной
волны 0,98 мкм. Это обусловлено существен-
ной разницей в коэффициентах поглощения
излучения для этих длин волн. На длине волны
1,94 мкм реализуется режим поверхностного
поглощения (µa=100 см–1). Поверхность образца

быстро нагревается до температур кар бо ни за -
ции. На длине волны 0,98 мкм реализуется ре-
жим объемного поглощения (µa=0,5 см–1). Про-

межуточный случай – коагуляция на длине вол -
ны излучения 1,56 мкм с поглощением
µa=10 см–1 (данные по поглощению для мягких

водосодержащих тканей взяты из [18]). Таким
образом, оптимальной длиной волны для полу-
чения больших коагуляционных объемов без
карбонизации ткани является длина волны
0,98 мкм. При этом необходимо использовать
умеренные мощности излучения и большие
времена воздействия.

Для детального анализа процесса форми-
рования коагуляционного объема в ткани и на-
хождения оптимальной мощности лазерного
излучения требуется численное моделирова-
ние, учитывающее: распространение лазерно-
го излучения в поглощающей и рассеивающей
среде, теплопроводность и коагуляцию в про-
цессе теплового воздействия на биоткань. Вме-
сте с тем, наблюдавшиеся в экспериментах за-
кономерности могут быть качественно описа-
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Рис. 4. Зона коагуляции (а) и зона начальной карбо-
низации (б) в образцах печени свиньи in vitro после
облучения на длине волны 0,98 мкм. (оптическое во-
локно вводилось в образец слева направо): z – длина
по оси волокна, d – диаметр; а – P=1,2 Вт, t=25 мин,
зона коагуляции: d=20,1±1,3 мм, z=19,6±1,5 мм; б –
P=1,31 Вт, t=10 мин, зона коагуляции:
d=16,1±1,2 мм, z=16,6±1,5 мм; зона карбонизации:
4,25,8 мм

а б Таблица 2
Максимальные размеры 

лазерно-индуцированных коагулятов без 
карбонизации в печени свиньи in vitro при

длительности воздействия 25 мин
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ны и более упрощённой моделью с некоторыми

оценочными соотношениями, позволяющими

оценивать необходимые параметры излучения

и предполагаемый эффект теплового воздей-

ствия. Остановимся на этом более подробно.

Во-первых, для получения больших раз-

меров коагулянта время воздействия должно

быть достаточно длительным, чтобы тепловой

фронт успел распространиться достаточно да-

леко от зоны локального энерговклада. Во-вто-

рых, мощность лазерного излучения должна

быть достаточно высока, чтобы обеспечивать

коагуляцию ткани, но в тоже время не должна

быть слишком большой, чтобы вблизи оптово-

локна не происходила карбонизация биоткани.

Примем, что биоткань имеет бесконечно боль-

шие размеры, поскольку диаметр волокна на-

много меньше образца печени. В нашей задаче

происходит локальный энерговклад вблизи

торца волокна и тепловой фронт распростра-

няется во все стороны от этой локальной зоны.

При достаточно длительном воздействии, когда

тепловой фронт распространился достаточно

далеко, тепловую задачу можно приближённо

считать сферически симметричной, т.к. источ-

ник тепла находится в центре. Очевидно, что

максимальная зона нагрева получается при

бесконечно большом времени воздействия,

когда устанавливается стационарная картина

распределения температуры.

Для сферически симметричной задачи

уравнение теплопроводности в сферических

координатах записывается следующим обра-

зом [19]:

(1)

где c – коэффициент температуропроводности,

r – расстояние до центра сферы. 

В этом уравнении нет члена, описываю-

щего объёмный источник тепла при поглоще-

нии лазерного излучения. Это связано с тем,

что мы ищем решение задачи на большом рас-

стоянии, на котором отсутствует лазерное из-

лучения. Граничное условие для этой задачи с

бесконечно большой средой – это отсутствие

нагрева на бесконечно большом расстоянии,

т.е. T(r)–T0=0, где T0 – исходная температура

среды.

Стационарное (условие T/t=0) решение

уравнения (1) имеет вид:

T(r) = T0+B/r,   (2)

где В – константа, которая зависит от условий
теплового источника, находящегося в центре.

Чтобы найти B, необходимо задать допол-
нительное граничное условие на некотором за-
данном расстоянии. Предположим, что на рас-
стоянии a от центра температура равна T1, тог-

да из (2) можно получить:

T(r)=T0+(a/r)(T1–T0),   (3)

где T0 – исходная температура среды.

По закону переноса тепла градиент тем-
пературы пропорционален плотности потока
тепла. Градиент температуры на поверхности
сферы радиуса a равен:

.   (4)

Из (3) находим dT/dr на поверхности сфе-
ры радиуса a:

. (5)

Из соотношений (4) и (5) находим мощ-
ность, которую необходимо иметь, чтобы тем-
пература на поверхности сферы радиуса a была
равна T1:

P = 4pak(T1–T0).   (6)

При этом расстояние, на котором темпе-
ратура достигает температуры коагуляции Tc,

можно оценить из (3):

rc = a((T1–T0)/(Tc–T0)).   (7)

На рис. 5 схематически отображено рас-
пределение температуры согласно описанной
выше модели. Приведённая модель описывает
стационарное распределение температуры на
достаточно большом расстоянии r от торца во-
локна, когда зона тепловыделения 3 при погло-
щении лазерного излучения значительно
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Рис. 5. Схематическое изображение распределения
температуры от расстояния до источника тепла:
1 – зона неповрежденной ткани, 2 – зона коагулиро-
ванной ткани, 3 – зона тепловыделения



меньше этого расстояния. На малых расстоя-

ниях распределение температуры уже опреде-

ляется распределением теплового источника

внутри ткани, что зависит от диаметра волокна

и от оптических характеристик ткани. В этом

случае в центре зоны лазерного воздействия

температура достигает некоторого максималь-

ного значения Tin.

В полученных оценочных соотношениях

присутствует эффективный размер a, для кото-

рого известна температура T1. В качестве тако-

го размера можно взять некоторый эффектив-

ный масштаб, на котором спад температуры

уже происходит пропорционально 1/r. Этот

масштаб должен быть больше, чем зона тепло-

выделения, которая определяется диаметром

лазерного пятна и глубиной проникновения ла-

зерного излучения в ткань. Для оценок соглас-

но приведённой модели, в качестве a будем

брать среднее геометрическое между диамет-

ром лазерного пучка и глубиной про ник но ве -

ния излучения de:

a = (d0de)
1/2.   (8)

Среднегеометрическая величина подхо-

дит для оценки эффективного пространствен-

ного масштаба a лучше, чем среднеарифмети-

ческое (d0+de)/2, поскольку, когда одна из вели-

чин пространственного масштаба d0 или de на-

много меньше другой, среднеарифметическое

не учитывает, что эффективный размер должен

уменьшаться.

Из (6) и (7) получим радиус зоны коагуля-

ции в зависимости от мощности излучения P:

rc = P/(4pk(Tc–T0)).   (9)

Эта формула справедлива для мощности

излучения P больше некоторого порогового

значения Pc, при котором происходит начало

коагуляции. Оценку этой мощности можно сде-

лать из (6), приняв T1=Tc: Pc=4pak(Tc–T0). Также

нас интересуют режимы воздействия, когда

вблизи волокна не происходит карбонизация

ткани. Для оценки мощности излучения, при

котором начинается процесс карбонизации

также можно использовать формулу (6), приняв

T1=Tcarb, где Tcarb – температура карбонизации

ткани. Таким образом, при проведении опера-

ций, связанных с термическим локальным на-

гревом ткани в режиме без карбонизации мощ-

ность излучения должна быть в пределах:

4pak(Tc–T0) < P < 4pak(Tcarb–T0).   (10)

Приведённая модель показывает (форму-
лы (7), (9)), что с ростом исходной температуры
образца T0 зона коагуляции возрастает, что под-

тверждается экспериментально. Таким обра-
зом, мы имеем универсальную формулу (9) для
оценки радиуса зоны коагуляции ткани. Она не
зависит от оптических характеристик ткани
напрямую. Отличие зоны коагуляции для раз-
ных длин волн связано только с использовани-
ем мощности P, которая должна быть в диапа-
зоне (10). Этот диапазон сильно зависит от оп-
тических характеристик ткани, поскольку в не-
го входит параметр a – эффективный простран-
ственный масштаб тепловыделения при лазер-
ном воздействии. При большем коэффициенте
поглощения эта зона становится меньше и тем
самым уменьшается мощность P, для которых
данная хирургическая процедура возможна. В
табл. 3 представлены результаты оценки раз-
меров зоны коагуляции ткани и максимальной
мощности излучения с учётом условия отсут-
ствия карбонизации в рамках описанной чис-
ленной модели на длинах волн 0,98 мкм,
1,56 мкм и 1,94 мкм.

На рис. 6 приведены расчётные кривые
T(r) по формулам (3) и (8) для трёх длин волн. На
этом же рисунке отмечены максимальные раз-
меры зон коагуляции, полученные эксперимен-
тально для этих трёх длин волн.

Как следует из табл. 3, для длины волны
0,98 мкм оценка по универсальной формуле
даёт значение 2rmax=20 мм при Pmax=1,17 Вт без

карбонизации ткани печени. Максимальный
размер зоны коагуляции печени, полученный
экспериментально, на этой длине волны при
мощности 1,2 Вт составил 20 мм (см. табл. 2).
Оценка показывает, что печень начинает кар-
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Таблица 3
Параметры для оценки термического 

воздействия на печень лазерного 
излучения на длинах волн 0,98 мкм,

1,56 мкм и 1,94 мкм
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бонизироваться при мощности Pmax=1,3 Вт, что

хорошо коррелирует с экспериментальными
данными (рис. 4б). Аналогичные результаты
получены и для длин волн 1,56 и 1,94 мкм. Для
1,56 мкм экспериментально получено, что при
мощности 0,52 Вт не происходит карбониза-
ции печении; размер зоны коагуляции со став -
ля ет 6,58,5 мм. Оценка по универсальной
формуле для этой длины волны даёт
Pmax=0,52 Вт, зона коагуляции составляет

8,8 мм. На длине волны 1,94 мкм при мощ нос -
ти 0,3 Вт размер зоны коагуляции составил
4,5 мм.

Следует отметить, что приведённая выше
модель основана на стационарной задаче тепло-
проводности, когда в ткани устанавливается ста-
ционарное распределение температурного поля.
Именно при таких условиях тепловой фронт рас-
пространяется достаточно далеко и можно гово-
рить о достижимости максимально больших зон
коагуляции. Для этого необходимо, чтобы время
воздействия лазерного излучения было таким
длительным, чтобы тепловой фронт успел, как
минимум, достичь зоны коагуляции rc. Таким об-

разом, время воздействия должно быть больше
величины tmin=rc

2/c=rCrc
2/k, где c, r, C – коэффи-

циент температуропроводности, плотность и
теплоёмкость биоткани соответственно. При

k=0,52 Вт/(м·K), r=1060 кг/м3, С=3600 Дж/(к·K)

и rc=10 мм получаем tmin=12 мин.

Заключение

Исследованы особенности формирования

коагуляционных объемов в биомоделях  печени

при нагреве непрерывным лазерным излуче-

нием ближнего ИК-диапазона. Показано, что

максимальные размеры коагулятов без карбо-

низации в области воздействия излучения до-

стигаются на длине волны излучения 0,98 мкм,

тогда как минимальные размеры – при длине

волны 1,94 мкм. Это обусловлено тем, что глу-

бина проникновения излучения на длине вол -

ны 0,98 мкм существенно больше по срав не -

нию с длинами волн 1,56 мкм и 1,94 мкм. Пока-

зано, что при исходной температуре модельной

среды, соответствующей температуре челове-

ческого тела (36–37°С), размер коагулята воз-

растает в 1,7 раза по сравнению с комнатной

температурой. Установлено, что получение

коагулятов максимальных размеров без эффек-

та карбонизации в области торца волокна мо-

жет быть достигнуто уменьшением мощности

излучения при длительном лазерном воздей-

ствии.

Проведен численный анализ лазерного

нагрева объема ткани и предложено соотноше-

ние для оценки максимального размера коагу-

лята и максимальной мощности лазерного из-

лучения при отсутствии карбонизации ткани.

Полученные экспериментальные данные хоро-

шо коррелируют с численными оценками мак-

симальной мощности Pmax и максимально до-

стижимой зоной коагуляции 2rc. Результаты ра-

боты могут быть полезны для предоперацион-

ного прогнозирования с использованием из-

лучателей разных длин волн.

Работа проведена в рамках выполнения

государственного задания НИЦ “Курчатовский

институт”.
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