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інститут”, м. Київ, Україна;  Vortek Industries Ltd., м. Ванкувер, Канада 
 
В роботі проведене моделювання сферичної опроміненості флуоресценції в біотканині 

для випадку різної геометрії опромінення від контактних оптичних волокон. Результати 
моделювання показують, що ослаблення флуоресцентного сигналу внаслідок поглинання в 
біотканині може бути певною мірою виправлене вибором відповідної конфігурації волокон-
но-оптичних каналів опромінення та збору флуоресцентного сигналу 

 
Вступ 
Метод Монте-Карло (ММК) є загально визнаним для моделювання розпо-

всюдження оптичного випромінювання в біотканинах (БТ) [1-3]. Його широко-
му застосуванню сприяє відсутність точного аналітичного рішення рівняння 
переносу енергії в БТ в спектральному діапазоні реєстрації випромінювання 
флуоресценції (0.6-1.2 мкм), який характеризується співрозмірним внеском в 
ослаблення оптичного випромінювання явищ поглинання та розсіяння.  

 
Постановка задачі 
В процесі моделювання методом Монте-Карло для практичних задач флуо-

ресцентної діагностики із застосуванням волоконно-оптичних систем ставилася 
задача віднайдення абсолютних значень густини потужності флуоресцентного 
сигналу з причини передбачення проведення діагностичної процедури в біотка-
нині. Моделювання передбачає використання результатів попереднього обра-
хунку поширення випромінювання збудження в біотканині від оптичного воло-
кна. При цьому геометричні характеристики біотканини збігаються з попере-
дніми, а оптичні характеристики набувають відповідних значень для довжини 
хвилі емісії флуоресценції. 
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Особливості моделювання випромінювання флуоресценції в біотканині 
Відомо, що характер генерації оптичного випромінювання флуресценції в 

середовищі біотканини добре узгоджується із законом Ломеля [1]. Причому, 
величини сферичної густини потужності флуоресценції E0ф всередині об’єму 
або яскравості при поверхні Lф першочергово залежать від характеру розсіяння 
і перепоглинання випромінювання флуоресценції у каламутному середовищі 
БТ, цілком подібно до поширення випромінювання збудження. 

Генерацію флуоресценції у БТ можна розглянути на прикладі одиничного 
флуорофора у вигляді трьох послідовних процесів: 

– флуорофор поглинає енергію фотонів, що відповідає довжинам хвиль збу-
дження (процес описується транспортною функцією Tз [0, r′], яка характеризує 
перенесення енергії збудження від точки 0 до флуорофору в точці r′), 

– наслідком поглинання фотонів є підвищення енергетичних рівнів системи 
з наступною емісією фотонів флуоресценції; ймовірність події визначається до-
бутком коефіцієнта поглинання та квантовим виходом флуоресценції флуоро-
фора: P=µak⋅qk  і описується функцією конверсії β[r′] випромінювання збуджен-
ня у випромінювання флуоресценції, 

– емітований фотон флуоресценції переміщується у середовищі біотканини 
і підлягає реєстрації за границею БТ; ймовірність даної події обумовлена опти-
чними властивостями тканини і характеризується транспортною функцією пе-
реносу флуоресценції від точки r′  до точки  r  – Tф [r′, r]. 

 

 
Рисунок1 – Схема генерації і спостереження флуоресцентного сигналу 

від одиничного флуорофору БТ в т. r′. Відстані між джерелом збудження і 
точкою збору флуоресценції – r, а між джерелом збудження та флуорофо-
ром, флуорофором і точкою збору, відповідно, r′ і  [r′, r]. 
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Формульне вираження густини потужності з довжиною хвилі флуресценції 
в точці В на відстані r від джерела запишеться інтегралом по об’єму БТ [2]: 

 

( ) [ ] [ ] [ ] dVr,rrr,rE ф
V

здж ⋅′Τ⋅′⋅′Τ⋅Ρ= ∫ βφ 00 ,    
(1) 

де dV – елементарне розбиття поблизу точки r′ (у випадку постановки трьохви-
мірної задачі dV=4π (r′ )2dr′ [см3]). Транспортні функції збудження Tз[r′,r] і 
флуоресценції Tф[r′, r] вимірюються в см-2. Функція конверсії β [r′]= qk⋅εk⋅ Ck , 
розмірності [см-1]  набуває величин в залежності від положення в БТ. 

В свою чергу, ефективність реєстрації флуоресцентної густини потужності 
E0ф приймальною оптичною системою залежить від величини поверхні вхідної 
зіниці dA і просторового кута збору dω   (апертурного кута n1⋅sinσ′ ) оптичної 
системи, а також, від локального градієнту сферичної опроміненості ∇E0ф 
[Вт/см3] вздовж одиничного вектора κ , що проходить через центр dω : ∇E0ф⋅κ . 
Позначивши ефективність збору випромінювання, залежної від просторової 
орієнтації оптичної системи відносно БТ через η(κ), потужність Pф, що сягає 
оптичної системи можна записати як: 

( ) dAdEDP
A

ффф ⋅⋅⋅⋅∇⋅−= ∫ ∫ ωκηκ
ω

0  ,  
(2) 

де Dф – дифузія флуоресцентного випромінювання на довжині хвилі флуорес-
ценції [см] і ∇E0ф⋅κ є функцією положення r вхідної зіниці dA. Від’ємний знак 
показує, що потік випромінювання орієнтований протилежно градієнту густини 
потужності [3] 

Розрахунок просторового і енергетичного розподілу випромінювання флуо-
ресценції здійснюється аналітично або застосовуючи моделювання ММК, за-
лежно від потреб точності та геометрії діагностики. Методи моделювання флу-
оресценції принципово не відрізняються від методів моделювання поширення 
випромінювання збудження. Проте існує декілька методичних особливостей 
для випадку флуоресцентного сигналу: 
– початкові умови для моделювання флуоресцентного розподілу E0ф визнача-

ються за результатами попереднього моделювання  E0 в тому самому об’ємі 
БТ; 

– моделювання проводиться зі зміненими оптичними характеристиками кала-
мутного середовища µa(λф),µs(λф) та g(λф); у випадку ММК масив акумульо-
ваної енергії  Q(xj,yj,zj) набуває більшого об’єму з врахуванням довжини ві-
льного пробігу фотону на довжині хвилі флуоресценції; 

– моделювання проводиться як всередині БТ, так і за його межами, до отри-
мання величини енергетичної яскравості L(λ)* від поверхні БТ. 
За результатами моделювання енергетична яскравість L(λ)* [1/(см2⋅стер)] 

визначається кількістю фотонів, вага котрих відповідає певній  спектральній ді-
лянці  (λ1 .. λ2) , виведених поза межі границі розділу БТ в дискретному просто-
ровому куті ω з одиниці поверхневої площі. Канонічна розмірність 
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[Вт/(см2⋅стер)] для енернетичної яскравості L(λ) досягається, якщо результат 
моделювання розділити на середній час генерації фотону; оскільки моделюван-
ня не враховує часової залежностості фотонної генерації при формуванні кар-
тини розподілу. 

Як і у випадку моделювання поширення світла збудження, віднайдення 
флуоресцентної індикатриси від БТ раціонально здійснювати також із застосу-
ванням ММК [4]. У ММК використовується імпульсний відгук БТ стінки шлу-
нку h(rj,zj) на випромінювання довжини хвилі λ=442 нм, отриманий раніше. 
Геометричні характеристики приймають до уваги два приповерхневих шари 
БТ: слизову і підслизову оболонки. Значення оптичних параметрів обох шарів 
для довжини хвилі емісії флуоресценції 600 нм подано в Табл.  1: 

 

Таблиця   1 – Оптичні параметри шлункової стінки для λ=600 нм 
n µa µs g Шар БТ 
- см-1 см-1 - 

1: Слизова оболонка 1.37 2.5 323 0.89 
2: Підслизова оболонка 1.37 3.8 237 0.83 

 
Значення густини потужності в картині розподілу h(x, y, z) пропорційно 

співвідноситься до ваги фотону флуоресценції Wф, який розпочинає свій рух в 
тканині з відповідної координатної сітки локалізованої всередині БТ. Отже, пі-
сля кожного акту поглинання синього випромінювання генерується фотон флу-
оресценції, вага якого є пропорційною акумульованій вазі після акту поглинан-
ня випромінювання збудження з врахуванням квантового виходу флуоресцен-
ції. Особливістю ММК у випадку флуоресценції БТ є те, що у відповідності до 
правила Ломеля початково всі флуоресцентні фотони в БТ генеруються ізотро-
пно, хоча подальший їх рух обумовлений впливом анізотропних властивостей 
тканини g. Надалі флуоресцентне випромінювання ремісії БТ моделюється за 
етапами, аналогічними моделюванню випромінювання поширення з подаль-
шою згорткою отриманого флуоресцентного імульсного відгуку hф(rj, zj) з енер-
гетичним профілем введеного джгута збудження.  

 
Результати моделювання  
Моделювання розподілу флуоресцентного сигналу в БТ здійснюється з вико-

ристанням результатів попереднього моделювання поширення випромінювання 
збудження від оптичного волокна в контакті із слизовою оболонкою шлунку. Мо-
делювання розподілу густини потужності проводилося з врахуванням особливос-
тей геометрії опромінення. Найбільш цікавим практичним результатом було мо-
делювання поширення випромінювання флуоресценції від контактних оптичних 
волокон різного діаметру серцевини –  відповідно 250, 300, 400, 500, 600, 800, 900 
і 1000 мкм. Результати моделювання розподілу флуресценції для волокон діамет-
ром 300 і 400 мкм зображено на рис. 2, а та б, відповідно.  
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Рисунок 2 - Розподіл E0ф для λ=600 нм в шлунковій БТ від волокон діаметром  

300 мкм (а) і 400 мкм (б). Кількість фотонів N=10000.  
Ізофоти подано у взаємно нормованих одиницях. 
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Внаслідок зворотнього розсіяння і різниці в оптичних властивостях слизо-
вого  і  підслизового шарів шлунку, біля їх границі розділу (z = 1100...1200 мкм) 
виникають кластерні зони підвищеної густини фотонів, які, проте, є недосяж-
ними для поверхневої реєстрації контактними волоконно-оптичними засобами. 
Це є ще одним підтвердженням того, що “флуоресцентна інформація” про біо-
тканину отримується виключно із контактного шару слизової оболонки. 

 
Висновки 
На основі аналізу впливу діаметра волокна опромінення на картину розпо-

ділу E0ф за результатами моделювання ММК отримані графіки на Рис. 3, а і б, 
які ілюструють твердження, що за умов однакової потужності в волокнах різно-
го діаметра, відстань віддалення від точки введення випромінювання збуджен-
ня (на глибинах більших 50 мкм) викликає лише незначну зміну величини E0ф. 
Наприклад, якщо на глибині 50 мкм в БТ слизової оболонки  різниця  густини  
потужності  флуоресценції  пропорційна  3 відн. од. [Вт/см2], то  віддалення   
перерізу  спостереження  на  350 мкм (що  рівнозначне практичній задачі вико-
ристання волокон для збудження і збору сигналу флуоресценції, відповідно, ді-
аметром 400 і 300 мкм) зменшує співвідношення майже  вдвічі –  до  1.4  відн. 
од. [Вт/см2].  

Очевидними  стають  також втрати в рівні  густини  потужності  в перифе-
рійній області спостереження, які до деякої міри компенсуються більшою інфо-
рмативністю сигналу внаслідок зрослої довжини оптичного шляху між флуо-
рофором і детектуючим волокном. Ці спостереження збігаються з практично 
значимим висновком інших дослідників про те, що ослаблення флуоресцентно-
го сигналу внаслідок поглинання в БТ компенсується оптимальним вибором 
конфігурації волоконно-оптичної системи для опромінення і збору флуоресцен-
тного сигналу [2, 5, 6].  

Новий метод для збільшення контрасту флуоресцентного сигналу грунту-
ється саме на використанні спряження оптичної системи опромінення і при-
ймальної системи із застосуванням перемінної апертури (що є еквівалентним 
використанню волокон різного діаметра) [6].  

Результати дослідження надалі можуть бути корисними для розробників во-
локонно-оптичних систем флуоресцентної in-vivo діагностики внутрішніх орга-
нів людини. 
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Рисунок 3 -  Центральний (а) та 350 мкм радіально віддалений (б) переріз E0ф  від 
збудження волокнами діаметру d=250..1000 мкм з однаковим вмістом потужності 
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УДК 681.784 

МОДЕЛЬ ОПТИЧНОЇ СИСТЕМИ ОКА ДЛЯ ТЕСТУВАННЯ  І 
СЕРТИФІКАЦІЇ  ОФТАЛЬМОЛОГІЧНИХ АБЕРОМЕТРІВ 

 
Чиж І.Г., Афончина Н.Б., Шиша Т.O., Національний технічний університет України 

«Київський політехнічний інститут», м. Київ, Україна 
 

Представлено результати огляду імітаторів оптичної системи ока людини. Запропоно-
вана модель ока, що дозволяє відтворювати коефіцієнти Церніке в діапазоні і модальному 
складі, який відповідає оку людини та призначена для тестування аберометрів 

 
Вступ  
Актуальною проблемою сучасного медичного приладобудування є створен-

ня прецизійних аберометрів, здатних забезпечити високі вимоги до точності та 
обсягу інформації про абераційний стан оптичної системи ока. Однією з нага-
льних задач є розробка абераторів – тест-моделей абераційної оптичної системи 
ока, які дозволяють тестувати аберометри на точність відтворення церніковсь-
ких коефіцієнтів аберацій ока [1]. Це абсолютно необхідно здійснювати як під 
час виробництва вказаних приладів, а також в процесі їх використання в умовах 
клініки. Нажаль, на цей час в цьому напрямку ще не досягнуто тих результатів, 
які б могли задовольнити потреби як офтальмологів, так і виробників офталь-
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