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1. Введение 

Видимое,	 ближнее	 ИК	 и	 УФ	 излучения	 широко	 ис-
пользуются	 в	 фототерапевтических	 и	 диагностических	
методах	[1	–	4].	Однако	глубина	проникновения	света	все	
еще	ограничена	несколькими	сантиметрами	из-за	его	силь-
ного	рассеяния	в	тканях	человека,	что	не	допускает	визу-
ализации	более	глубоких	микроструктур.	Для	увеличения	
глубины	 визуализации	 при	 современном	 высоком	 раз-
решении	методов	оптической	визуализации	необходимо	
снизить	рассеяние	света	в	ткани	[5].	Биологические	ткани	
являются	 оптически	 неоднородными	 и	 поглощающими	
средами.	Когда	 визуализация	проводится	 с	 использова-
нием	 ближнего	ИК	 излучения,	 доминирующим	 процес-
сом,	который	ограничивает	глубину	визуализации	и	кон-
траст,	 является	 рассеяние,	 а	 не	 поглощение.	 Надежно	
установлено,	 что	 рассеяние	 света	 определяется	 положе-

нием	и	формой	рассеивателей,	а	также	их	размером	по	
отно	шению	к	длине	волны	падающего	света	[6].	Как	след-
ствие,	для	того	чтобы	увеличить	глубину	проникновения	
света	в	ткань	человека,	рассеяние	ткани	необходимо	умень-
шить	 на	 время	 проведения	 диагностики,	 т.	е.	 в	 течение	
этого	 времени	 верхние	 слои	 ткани	 должны	 быть	 опти-
чески	прозрачными	[6].	Турбулентностью	рассеивающей	
физической	системы	можно	эффективно	управлять	с	по-
мощью	метода	оптической	иммерсии,	основанного	на	кон-
цепции	 согласования	 показателей	 преломления	 рассеи-
вателей	и	основного	материала	[7	–	9].	Эта	техника,	хоро-
шо	известная	в	оптике	рассеивающих	физических	систем,	
успешно	применялась	в	1950	–	1970	гг.	при	изучении	кле-
ток	и	микроорганизмов	методом	фазовой	микроскопии	
[7	–	12]	и	может	рассматриваться	в	качестве	нового	под-
хода	при	оптическом	исследовании	тканей,	особенно	для	
контрастирования	 изображений	живых	 тканей	 и	 полу-
чения	более	точной	спектроскопической	информации	из	
глубины	 тканей	 [13	–	23].	 Другим	 способом	 управления	
оптическими	свойствами	рассеивающей	системы	является	
изменение	параметров	упаковки	и/или	размеров	рассеи-
вателей,	что	также	используется	при	оптическом	исследо-
вании	тканей	[10,11].	Управление	оптическими	свойствами	
тканей	in	vivo	важно	для	многих	биомедицинских	прило-
жений	 [7	–	9].	 Селективная	 прозрачность	 верхних	 слоев	
ткани	–	важнейший	фактор	при	визуализации	структур-
ных	 и	 функциональных	 особенностей,	 в	 частности	 при	
обнаружении	локальных	статических	или	динамических	
неоднородностей,	скрытых	сильно	рассеивающей	средой.	
Было	продемонстрировано	заметное	ослабление	рассея-
ния	 за	 счет	 оптической	 иммерсии	 объемной	 ткани	 по-
средством	внедрения	внутрь	ткани	подходящего	химиче-
ского	вещества	[5	–	9].	

Рак	легких	является	главной	причиной	смертности	от	
онкологических	заболеваний	во	всем	мире	(почти	1.4	млн	
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смертей	 в	 год)	 [24	–	26].	Из	 диагностируемых	 ежегодно	
1.6	млн	новых	случаев	заболевания	раком	легких	около	
220	 тыс.	 случаев	приходится	на	США	 [27].	Наблю	да	ется	
снижение	заболеваемости	раком	легких	у	мужчин,	для	жен-
щин	эта	тенденция	отмечена	в	США	только	совсем	недав-
но.	В	противоположность	этому	во	многих	странах	чис-
ло	случаев	и	смертей,	связанных	с	раком	легких,	возраста-
ет	[24].	Также	рак	легких	постепенно	становится	болезнью	
пожилых	людей	со	средним	возрастом	на	момент	поста-
новки	диагноза	около	70	лет	[28].	Рак	легких	у	большинства	
пациентов	диагностируется	на	поздней	стадии,	что	является	
основной	причиной	высокой	смертности,	связанной	с	этой	
болезнью.	Поэтому	раннее	ее	выявление	является	важным	
и	жизненно	необходимым	для	пациента.

В	 ряде	 исследований	 продемонстрировано,	 что	 глу-
бина	проникновения	света	в	различные	биоткани	может	
быть	значительно	увеличена	за	счет	использования	оптиче-
ски	просветляющих	веществ,	таких	как	глицерин	[29	–	31],	
глюкоза	 [32,	33],	 диметилсульфоксид	 [34	–	36]	 и	 т.	д.	 Для	
изучения	проникновения	анализируемых	веществ	в	био-
логические	ткани	применялось	несколько	методов	визуа-
лизации	[37],	в	том	числе	ультразвуковой	[38],	методы	маг-
нитно-резонансной	 визуализации	 [39],	 оптической	 про-
екционной	 томографии	 [40]	 и	 оптической	 когерентной	
томографии	(OКT)	[41	–	46].	Последний	особенно	привле-
кателен,	поскольку	он	является	неразрушающим	неинва-
зивным	 методом	 и	 позволяет	 получать	 изображениями	
биологических	тканей	с	высоким	разрешением	в	режиме	
реального	времени.	OКT	широко	используется	при	иссле-
дованиях	тканей	[41	–	46].	Этот	метод	применялся	для	изме-
рения	проникновения	 различных	молекул	 и	материалов	
через	различные	эпителиальные	ткани,	такие	как	склера	
кролика	 [42],	кожа	обезьяны	[43],	роговица	глаза	кролика	
[44],	аорта	свиньи	[43,	45,	46],	кожа	[47]	и	пищевод	[48]	че-
ловека.	Глу	бина	проникновения	при	использовании	OКT	
составляет	~1	–	2	мм	[49].	Хотя	глубина	визуализации	для	
OКT	больше,	чем	для	оптической	микроскопии,	ограни-
чения	су	ществуют	и	здесь,	поскольку	большинство	биоло-
гических	тканей	сильно	рассеивают	зондирующее	излуче-
ние	в	видимом	и	ближнем	ИК	диапазонах,	т.	е.	в	терапев-
тическом	оптическом	окне.	Метод	оптической	иммерсии	
(метод	 оптического	 просветления)	 часто	 используется	
для	ослабления	рассеяния	посредством	местных	примене-
ний	биосовместимых	химических	веществ.	Оптическое	про-
светление	может	 приводить	 к	 более	 глубокому	 проник-
новению	света	 в	 ткани	благодаря	использованию	опти-
чески	просветляющих	веществ	[4	–	6].	

В	настоящей	работе	гиперосмотические	агенты	в	виде	
25	%-ного	и	50	%-ного	растворов	глицерина	использова-
лись	 для	 достижения	 более	 высоких	 разрешения	 и	 глу-
бины	визуализации	при	OКT	в	случае	исследования	нор-
мальных	легочных	(NL),	доброкачественных	(гранулема-
тоз)	 легочных	 (LBG)	и	раковых	 (плоскоклеточный	рак)	
легочных	(LSCC)	тканей	человека.	Были	установлены	ко-
личественные	различия	в	глубинах	проникновения	света	
при	 диффузии	 in	 vitro	 25	%-ного	 и	 50	%-ного	 растворов	
глицерина	в	указанных	тканях	человека.

2. Материалы и методы 

Эксперименты	проводились	с	использованием	систе-
мы	ОКТ	в	фурье-области.	Схема	OКT-системы	представ-
лена	в	 [50].	Основным	ее	компонентом	является	оптово-
локонный	 интерферометр	Майкельсона.	 В	 качестве	 ис-

точника	света	использовался	широкополосный	суперлю-
минесцентный	диод	с	выходной	мощностью	5	мВт,	цен-
тральной	длиной	волны	830	нм	и	шириной	полосы	40	нм.	
Пучок	излучения	диода	расщепляется	на	два	пучка	одина-
ковой	мощности	оптоволоконным	элементом	связи.	Один	
из	пучков	направляется	в	опорное	плечо	интерферометра,	
а	другой	с	помощью	фокусирующей	оптики	–	к	резециро-
ванному	образцу	легкого.	Моторизованный	транслятор	
с	высоким	пространственным	разрешением	контролирует	
движение	зеркала.	Свет,	рассеянный	назад	визуализируе-
мым	образцом,	 смешивается	 со	 светом,	 отраженным	от	
опорного	 плеча,	 и	 создает	 интерференционный	 сигнал	
только	в	том	случае,	если	оптическая	разность	хода	двух	
пучков	 находится	 в	 пределах	 длины	когерентности	 су-
перлюминесцентного	 диода.	 Суперпозиция	 излучений	 от	
рассеивающего	назад	образца	и	опорного	плеча	интерфе-
рометра	 детектируется	 спектрометром	 с	матричным	де-
тектором	(обычно,	ПЗС-камерой)	 [51].	Рассматриваемая	
система	ОКТ	в	фурье-области	обеспечивает	продольное	
разрешение	~12	мкм	и	поперечное	разрешение	~15	мкм.	
Отношение	 сигнал/шум	 для	 нее	 равно	 120	 дБ.	 Работа	
OКT-системы	контролируется	автоматически	с	помощью	
компьютера.	Проводится	 2000	 сканирований	 в	 секунду.	
Про	граммное	обеспечение	сбора	данных	создано	в	паке-
те	LabVIEW	7.2.	В	каждом	эксперименте	регистрирова-
лись	двумерные	OКT-изображения,	сохраняемые	в	памяти	
компьютера	для	дальнейшей	обработки.

Эксперименты	 in	 vitro	 были	 проведены	 с	NL,	 LBG	
и	LSCC	тканями	человека.	В	общей	сложности	24	образ-
ца	хирургически	удаленных	тканей	легких	человека	были	
получены	от	пациентов,	которые	дали	согласие	на	соот-
ветствующее	исследование	в	Первом	госпитале	при	уни-
верситете	Сунь	Ят-Сена.	Образцы	были	разделены	на	три	
группы	в	соответствии	с	гистологическим	диагнозом:	NL	
ткань	(8	образцов),	LBG	ткань	(8	образцов)	и	LSCC	ткань	
(8	образцов).	После	резекции	каждый	срез	удаленной	тка-
ни	как	можно	скорее	помещался	на	хранение	в	0.9	%-ный	
раствор	хлорида	натрия,	а	затем	на	лед	и	далее	транспор-
тировался	в	лабораторию	для	проведения	измерений.	Об-
разцы	хранились	при	температуре	–70	°C	до	измерений	
in	vitro.	Для	ОКТ-измерений	каждая	ткань	разрезалась	на	
куски	размером	примерно	2.5	́ 	2.5	см	и	помещалась	в	фи-
зиологический	солевой	раствор.

Глицерин	был	закуплен	на	фабрике	химических	реа-
гентов	Тяньжинь	Дамао	 (Тяньжинь,	Китай).	Для	иссле-
дований	использовались	25	%-ный	и	50	%-ный	растворы	
глицерина	в	дистиллированной	воде.	Они	наносились	на	
поверхности	 образцов	 каждой	 из	 трех	 типов	 легочной	
ткани.	 OКT-изображения	 для	 каждого	 образца	 непре-
рывно	регистрировались	в	течение	120	мин.	Непосред-
ственно	 перед	 OКT-экспериментами	 ткани	 выдержива-
лись	при	комнатной	температуре	в	течение	30	мин.	Чтобы	
избежать	 обезвоживания,	 легочные	 срезы	 поддержива-
лись	влажными	с	помощью	фосфатного	буферного	соле-
вого	раствора,	и	оптический	зонд	никогда	не	был	в	кон-
такте	 с	 образцом	 в	 процессе	 сканирования.	Положе	ние	
пробного	пучка	на	сканируемой	ткани	контролировалось	
с	помощью	юстировочного	пучка	видимого	света.	Для	за-
писи	базового	уровня	перед	добавлением	раствора	глице-
рина	 выбранная	область	образцов	 визуализировалась	 в	
течение	8	–	10	мин,	а	затем	на	поверхности	образцов	ле-
гочных	тканей	на	15	мин	наносился	раствор	гли	церина.	
Растворы	удалялись	до	OКT-визуализации.	Каж	дые	30	мин	
во	время	измерения	раствор	глицерина	снова	наносился	
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на	ткань	на	5	мин.	OКT-изображения	непрерывно	реги-
стрировались	в	течение	~2	ч.	На	протяжении	всего	экспе-
римента	 поддерживалась	 комнатная	 температура	 22	°C.	
Никакие	ткани	не	использовались	более	чем	в	одном	экс-
перименте.

Замораживание,	конечно,	вызывает	изменения	струк-
туры	тканей.	В	зависимости	от	скоростей	охлаждения	или	
оттаивания	и	конечной	температуры	замораживания	мо-
жет	происходить	образование	как	внеклеточного,	 так	и	
внутриклеточного	льда.	Образование	внеклеточного	льда	
может	вызвать	обезвоживание	клеток	в	результате	измене-
ний	концентрации	раствора	клеточных	компонентов.	Это	
может	приводить	к	тому,	что	белки	теряют	свою	третич-
ную	и	четвертичную	структуры,	вызывая	денатурацию	тка-
ни.	Образование	внутриклеточного	льда	может	вызывать	
механические	 повреждения	 клеточных	 стенок	 [52].	 Воз-
действия	криоконсервации	на	оптические	свойства	аорты	
человека	были	изучены	авторами	[53].	Их	результаты	го-
ворят	о	том,	что	замораживание	приводит	к	существен-
ному	 уменьшению	 коэффициента	 поглощения	 в	 диапа-
зоне	длин	волн	300	–	800	нм.	Наше	исследование	позво-
ляет	 сравнить	 глубины	проникновения	 света	 в	 оттаяв-
шие	 легочные	 ткани	 различного	 типа	 с	 помощью	OКT	
in	vitro.

Для	получения	OКT-сигналов	OКT-изображения	этих	
образцов	 легочных	 тканей	 обрабатывались	 с	 помощью	
оригинальной	программы,	созданной	в	пакете	MATLAB,	
а	затем	количественные	данные	как	функции	глубины	по-
лучались	путем	усреднения	интенсивности	линейного	сиг-
нала	 по	 поперечной	 координате	 области	 изображения.	
Глубины	проникновения	света	в	NL,	LBG,	LSCC	ткани	
человека	 были	 найдены	 с	 использованием	 аппроксими-
рующей	экспоненциальной	кривой,	наилучшим	образом	
описывающей	 усредненные	и	 нормированные	ОКТ-сиг-
налы	для	всех	исследованных	тканей	[54,	55].	Из-за	увели-
чения	концентрации	глицерина	с	ростом	глубины	коэф-
фициент	рассеяния	света	изменяется.	Было	показано,	что	
изменения	оптических	свойств	биологических	тканей	во	
времени	индуцированы	диффузией	глицерина.

3. Результаты и их обсуждение

На	рис.1,а приведена	зависимость	от	времени	глубины	
проникновения	света,	зарегистрированная	для	NL	ткани	
человека	с	использованием	25	%-ного	раствора	глицери-
на,	а	на	рис.2,а	 –	аналогичная	зависимость,	полученная	
с	использованием	50	%-ного	раствора.	Харак	тер	измене-
ния	глубины	проникновения	света	в	NL	ткань	при	диф-
фузии	25	%-ного	раствора	глицерина	аналогичен	наблю-
даемому	при	диффузии	50	%-ного	раствора.	Из	рис.1,а	 и	
2,а	видно,	что	глубины	проникновения	света	в	NL	ткань	
в	интервале	времени	0	–	10	мин	почти	постоянны.	Перед	
нанесением	на	ткань	раствора	глицерина	в	обоих	случаях	
средние	 глубины	 проникновения	 составляют	~0.68	 мм.	
Глубина	 проникновения	 света	 в	 NL	 ткань	 в	 интервале	
времени	10	–	72	мин	после	нане	сения	на	нее	25	%-ного	рас-
твора	глицерина	постепенно	растет,	достигая	максималь-
ного	 значения	~0.82	 мм,	 а	 затем	 постепенно	 уменьша-
ется	до	~0.74	мм	на	120-й	минуте.	Точно	так	же	глуби-
на	 проникновения	 света	 в	 NL	 ткань	 при	 использова-
нии	50	%-ного	раствора	глицерина	в	интервале	времени	
10	–	108	мин	постепенно	растет,	достигая	максимального	
значения	~0.88	мм,	а	 затем	постепенно	уменьшается	до	
~0.86	мм	на	120-й	минуте.	

На	рис.1,б	и	2,б	представлены	зависимости	от	времени	
глубин	проникновения	света	в	LBG	ткань	человека	после	
нанесения	 на	 нее	 25	%-ного	 и	 50	%-ного	 растворов	 гли-
церина	соответственно,	а	на	рис.1,в	и	2,в	–	аналогичные	
зависимости	 для	 LSCC	 ткани.	 Эти	 зависимости	 схожи	
с	соответствующими	зависимостями	на	рис.1,а	и	2,а.

На	рис.1,б	и	2,б	средняя	глубина	проникновения	света	
в	LBG	ткань	перед	нанесением	на	нее	растворов	глицери-
на	 составляет	~0.59	мм,	 причем	максимальная	 глубина	
проникновения	после	нанесения	25	%-ного	раствора	гли-
церина	равна	примерно	0.75	мм	(на	69-й	минуте),	а	после	
нанесения	 50	%-ного	 раствора	 –	 примерно	 0.79	 мм	 (на	
84-й	минуте).

Из	рис.1,в	и	2,в	видно,	что	средняя	глубина	проникно-
вения	света	в	LSCC	ткань	перед	нанесением	на	нее	раство-
ров	глицерина	составляет	~0.42	мм,	при	этом	максималь-
ная	 глубина	 проникновения	 после	 нанесения	 25	%-ного	
раствора	глицерина	равна	примерно	0.50	мм	(на	56-й	ми-
нуте),	а	после	нанесения	50	%-ного	раствора	–	примерно	
0.52	мм	(на	43-й	минуте).

Максимальная	 глубина	 проникновения	 света	 указы-
вала	на	устранение	рассогласования	показателей	прелом-
ления	в	NL,	LBG	и	LSCC	тканях.	Это	позволило	сделать	
вывод	о	том,	что	диффузия	глицерина	прекратилась	либо	
достигла	 равновесного	 состояния.	Последующее	 умень-
шение	 глубины	проникновения	 света,	 наблюдаемое	 для	
всех	исследуемых	тканей,	может	быть	результатом	обрат-
ного	процесса	в	ткани,	при	котором	вода	возвращается	
во	внутреннюю	часть	ткани	[33].

Экспериментальные	результаты	показали,	что	в	NL,	
LBG	и	LSCC	тканях	 транспорт	молекул	 глицерина	при	
более	низкой	его	концентрации	(25	%)	быстрее,	чем	при	
более	высокой	(50	%),	а	глубины	проникновения	света	в	
первом	 случае	меньше,	 чем	 во	 втором.	 Различия	 в	 ско-
рости	диффузии	глицерина	c	различной	концентрацией	в	
NL,	LBG	и	LSCC	тканях	связаны	с	тем,	что	раствор	гли-
церина	с	более	высокой	концентрацией	имеет	бóльшую	
вязкость,	чем	раствор	с	более	низкой	концентрацией	[7].	
Однако	различия	в	максимальных	глубинах	проникнове-
ния	света	при	высокой	(50	%)	и	низкой	(25	%)	концентра-
циях	глицерина	для	NL,	LBG	и	LSCC	тканей	составили	
всего	8.8	%,	6.8	%	и	4.7	%	соответственно.	Эти	различия	свя-
заны	с	различиями	в	показателях	преломления	раст	воров.

Сильно	 рассеивающая	 ткань	 человека	 ограничивает	
глубину	проникновения	в	нее	света	ближнего	ИК	диапа-
зона.	Однако	 основной	 причиной	 рассеяния	 в	 тканях	 и	
клеточных	структурах	является	рассогласование	показа-
телей	преломления	митохондрии,	цитоплазмы,	клеточной	
мембраны,	внеклеточной	среды	и	ее	компонентов,	таких	как	
волокна	коллагена	и	эластина	[18].	Мутность	рассеиваю-
щей	физической	системы	может	быть	значительно	сни-
жена	 за	 счет	 использования	 иммерсии	 –	 со	гласования	
показателей	 преломления	 рассеивателей	 и	 фонового	 ма-
териала	 путем	 пропитки	 его	 агентом	 с	 более	 высоким	
пока	зателем	преломления.	Согласование	показателей	пре-
ломления	 компонентов	 сильно	 рассеивающей	 ткани	 су-
щественно	влияет	на	ее	коэффициенты	пропускания	и	от-
ражения,	а	 также	на	поляризацию	и	когерентность	рас-
сеянного	света	[56].

Полученные	результаты	показывают	также,	что	уве-
личение	 локальной	 объемной	 концентрации	 глицерина	
приводит	к	увеличению	глубин	проникновения	света	в	NL,	
LBG	и	LSCC	ткани	в	процессе	диффузии,	однако	инкре-
менты	этого	увеличения	заметно	различаются.	Из	рис.1	и	2	
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видно,	что	до	нанесения	раствора	глицерина	глубина	про-
никновения	 света	 в	NL	 ткань	 была	 в	 1.15	 раза	 больше	
аналогичной	величины	для	LBG	ткани,	которая,	в	свою	
очередь,	превышала	в	1.41	раз	соответствующую	величи-
ну	для	LSCC	ткани.	После	нанесения	25	%-ного	раствора	
глицерина	 максимальные	 инкременты	 глубин	 проник-
новения	 света	 в	NL,	 LBG	 и	 LSCC	 ткани	 изменились	 в	
1.25,	1.27	и	1.19	раза	соответственно	по	сравнению	с	их	
значениями	 до	 нанесения	 раствора.	 А	 после	 нанесения	
50	%-ного	раствора	глицерина	максимальные	инкремен-
ты	глубин	проникновения	света	в	NL,	LBG	и	LSCC	ткани	
изменились	 в	 1.29,	 1.34	 и	 1.24	 раза	 соответственно	 по	
сравнению	с	их	значениями	до	нанесения	раствора.	Таким	
образом,	 гиперосмотические	 агенты	 могут	 применяться	

для	 увеличения	 достижимых	 глубин	 проникновения	 при	
использовании	оптических	методов	визуализации,	вклю-
чая	OКT.	Наши	дальнейшие	исследования	будут	направ-
лены	на	более	 точные	измерения	изменений	оптических	
свойств	 легочных	 тканей	 человека	 за	 счет	 применения	
оптически	просветляющих	веществ.

4. Выводы 

Мы	продемонстрировали,	что	применение	химическо-
го	агента	(глицерина)	может	значительно	увеличить	глу-
бины	 проникновения	 света	 в	 NL,	 LBG	 и	 LSCC	 ткани.	
Полученные	результаты	показали,	что	в	этих	тканях	транс-
порт	молекул	глицерина	при	более	низкой	концентрации	

Рис.1.	 Зависимости	от	времени	глубины	проникновения	света	(по	
уровню	1/е)	в	NL	(а),	LBG	(б)	и	LSCC	(в)	ткани	человека,	получен-
ные	 с	использованием	25	%-ного	раствора	 глицерина.	Сплошные	
кривые	–	результат	усреднения	экспериментальных	данных.	

Рис.2.	 Зависимости	от	времени	глубины	проникновения	света	(по	
уровню	1/е)	в	NL	(а),	LBG	(б)	и	LSCC	(в)	ткани	человека,	получен-
ные	 с	использованием	50	%-ного	раствора	 глицерина.	Сплошные	
кривые	–	результат	усреднения	экспериментальных	данных.
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глицерина	(25	%)	быстрее,	чем	при	более	высокой	(50	%),	
а	глубины	проникновения	света	в	первом	случае	меньше,	
чем	во	втором.	Максимальные	глубины	проникновения	
света	при	высокой	 (50	%)	и	низкой	(25	%)	концентрациях	
глицерина	для	NL,	LBG	и	LSCC	тканей	различались	всего	
на	8.8	%,	6.8	%	и	4.7	%	соответственно.	Наши	эксперименты	
показывают,	что	увеличение	локальной	объемной	концен-
трации	глицерина	в	процессе	диффузии	приводит	к	уве-
личению	глубин	проникновения	света	в	эти	ткани,	одна-
ко	инкременты	такого	увеличения	заметно	различаются.	
Это	потенциально	могло	бы	быть	диагностировано	пу-
тем	сравнения	глубин	проникновения	света	в	указанные	
ткани	для	нескольких	терапевтических	или	диагностиче-
ских	агентов.	Таким	образом,	динамический	мониторинг	
и	 точная	 оценка	 скоростей	 процессов	 диффузии	 в	 NL,	
LBG	и	LSCC	тканях	с	помощью	OКT	могла	бы	обеспе-
чить	по-настоящему	эффективный	способ	оценки	жизне-
способности	тканей.
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