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1. Введение

Терагерцевый частотный диапазон относится к даль-
нему ИК оптическому диапазону частот и граничит с микро-
волновым диапазоном частот (1 ТГц ® 1 пс ® 300 мкм ® 
33 см–1 ® 4.1 мэВ ® 47.6 К). Хотя этот диапазон сравни-
тельно мало изучен, появление в нем широкополосных 
источников излучения, построенных на основе фемтосе-
кундных лазеров, повлияло на развитие такого направле-
ния терагерцевых исследований, как импульсная терагер-
цевая спектроскопия (ИТС), с помощью которой была 
продемонстрирована перспективность терагерцевого из-
лучения для различных применений, в том числе в спек-
троскопии [1] и медицине [2, 3]. Основными преимуще-
ствами терагерцевого диапазона применительно к меди-
цинским и биологическим исследованиям являются малая 
частотная дисперсия в этом диапазоне биологических тка-
ней и жидкостей, существование спектральных особенно-

стей большинства простых биомолекул в кристалличе-
ской фазе, а также низкое рассеяние излучения на неод-
нородностях менее 10 мкм. Использование сверхкоротких 
импульсов позволяет исследовать широкий диапазон ча-
стот за одно измерение, а также достичь высокого разре-
шения по времени и получить информацию о фазе и, со-
ответственно, о коэффициенте преломления.

В настоящей работе проведен краткий обзор методов 
исследования биологических тканей с помощью терагер-
цевого излучения, показаны основные причины малой 
глубины зондирования и невысокого контраста терагер-
цевых изображений патологических неоднородностей 
биотканей и сделаны (экспериментально подтвержден-
ные) предложения по увеличению глубины зондирования 
и дополнительного контрастирования изображений.

2. Обзор литературы и постановка задачи

Техника ИТС применима для спектроскопии жидко-
стей [4] и исследования биологических тканей благодаря 
чувствительности к концентрации и состоянию воды [5]. 
При этом глубина зондирования определяется степенью 
поглощения терагерцевого излучения. В медицине мето-
дика ИТС хорошо показала себя в исследовании раковых 
опухолей [6] и определении глубины и степени ожогов 
кожи [7, 8]. 

Методами ИТС были получены спектры поглощения 
различных жидкостей, включая биологические [9 – 11]. По-
глощение в жидкостях терагерцевого излучения обуслов-
лено поглощением диполей, как изначально имеющихся 
в среде, так и наведенных полем внешнего излучения. По 
этой причине поглощение терагерцевого излучения в по-
лярных жидкостях существенно больше, чем в неполярных. 

В ранее опубликованных работах, помимо исследова-
ний спектров отдельных веществ, были исследованы 
спектры многокомпонентных биологических тканей. В 
работе [12] представлены результаты исследований ИК 
спектров здоровых и патологических клеток желудка и 
показаны различия в их спектрах поглощения. Авторами 
работы [13] представлены спектры поглощения различ-
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ных тканей в диапазоне 0.5 – 2 ТГц. Также были предпри-
няты попытки создания статистической модели оптими-
зации обработки данных с целью классификации тканей 
по таким параметрам, как коэффициент поглощения и по-
казатель преломления [14, 15].

Специфичность свойств веществ и тканей в терагерце-
вом диапазоне предполагает возможность проведения 
терагерцевой визуализации с достаточным для дифферен-
цирования тканей контрастом [16, 17]. В первую очередь, 
эта специфичность определяется содержанием воды в 
тканях и ее свойствами. Вместе с тем проводятся исследо-
вания влияния терагерцевого излучения на ткани. Так, в 
работе [18] представлены данные, позволяющие говорить 
о возможном повреждении ДНК в структурах кожи при 
воздействии такого излучения. Однако в этой же работе 
отмечено, что при проведении наблюдений были выявле-
ны изменения в белках, отвечающих за регуляцию и по-
давление роста опухолей, что говорит о процессе «ремон-
та» молекул ДНК. В работе [19] говорится о возможном 
нагреве воды и, следовательно, потенциальном нагреве 
тканей терагерцевым излучением. В то же время для ме-
дицинских целей обычно применяются источники излу-
чения с мощностью, неспособной нанести вред живым 
организмам. Тема безопасности применения терагерце-
вого излучения в медицине представляет собой предмет 
для отдельных исследований [20].

Уже на сегодняшний день показано, что терагерцевое 
излучение перспективно для медицинской диагностики 
[21] и получения изображений патологических тканей, в 
частности, для диагностики рака кожи на ранних стадиях 
[22, 23]. Пораженные участки трудно определить на глаз, 
поскольку 85 % раковых клеток лежат в эпителии под по-
верхностью кожи. Терагерцевые волны достаточно хоро-
шо проникают в верхние слои кожи через слои обезвожен-
ных мертвых клеток рогового слоя и дают возможность 
контролировать развитие злокачественных процессов на 
самых ранних стадиях. По сравнению со здоровыми клет-
ками раковые содержат больше воды [24], которая интен-
сивно поглощает излучение в диапазоне частот 100 ГГц 
– 3 ТГц. По пространственному распределению интенсив-
ности терагерцевого излучения можно строить полную 
карту зоны поражения. В связи с этим различными иссле-
довательскими группами было предложено множество 
методик визуализации: визуализация по отражению [25], 
непрерывная визуализация по пропусканию [26], волокон-
но-сканирующая микроскопия ближнего поля [27, 28], 
молекулярная визуализация [29, 30]. Данное направление 
получило развитие, в том числе благодаря своей эффек-
тивности. Так, в работе [31] при помощи терагерцевой 
визуализации осуществлено определение границ опухоли 
в молочных железах, в работе [32] показана возможность 
дифференцирования здоровых и патологических тканей, 
а в работе [25] отмечено успешное определение местополо-
жения, границ и размеров метастаз с характерным разме-
ром до 3 мм в лимфатических узлах.

Активно изучаются свойства водных растворов бел-
ков в терагерцевом диапазоне [33, 34]. Предлагаются мо-
дели взаимодействия молекул белка и воды [35]. Это свя-
зано со способностью белков «упорядочивать» слои мо-
лекул воды, непосредственно прилегающих к молекуле 
белка, а также снижать подвижность молекул воды и их 
способность к образованию водородных связей, внося та-
ким образом изменения в терагерцевые спектры погло-
щения воды по сравнению со спектрами поглощения «чи-

стой» воды [36 – 38]. Из-за этого существуют понятия сво-
бодной и связанной воды (в некоторых случаях говорят 
также об объемной воде, но ее свойства близки к свой-
ствам свободной воды). Изучается степень гидратации 
тканей, корреляция между оптическими параметрами и 
содержанием воды в тканях [39, 40]. Таким образом, чув-
ствительность электромагнитных волн терагерцевого ди-
апазона к наличию молекул воды позволяет применить 
это излучение для диагностики рака [41 – 43]. Повышенное 
содержание воды вместе с другими структурными изме-
нениями ткани приводит к увеличению коэффициентов 
поглощения и уменьшению отражения тканей с опухоля-
ми на терагерцевых частотах [24]. Однако, несмотря на 
разное соотношение воды в здоровых и патологических 
тканях, проведение визуализации и диагностики опухо-
лей затруднено именно из-за значительного содержания 
воды и сильного поглощения терагерцевого излучения в 
тканях, поскольку поглощение излучения в верхних слоях 
ткани не позволяет получать информацию от нижних 
слоев, где идет развитие опухоли. Это дает толчок к раз-
работке различных методов повышения контраста изо-
бражений, получаемых при терагерцевой визуализации.

В работе [44] предлагается совмещение поляризаци-
онно-чувствительных методов визуализации в оптическом 
и терагерцевом диапазонах для более точного диагности-
рования немеланомного рака кожи (НМРК). В результа-
те было показано, что изображения, полученные в скре-
щенных поляризаторах в терагерцевом диапазоне, позво-
ляют правильно определить расположение опухоли, в то 
время как в оптическом диапазоне разница изображений 
в скрещенных и параллельных поляризаторах хорошо 
отображает морфологические особенности. Терагерцевые 
изображения в скрещенных поляроидах продемонстри-
ровали более низкую отражательную способность кожи с 
опухолью по сравнению со здоровой кожей. Комбинация 
методов оптической и терагерцевой визуализации явля-
ется многообещающим подходом в интраоперационной 
диагностике НМРК. При всех достоинствах такой диа-
гностики одновременное использование этих методов 
требует наличия уникального оборудования, что затруд-
няет повсеместное проведение таких исследований. 

Кроме того, многие исследовательские группы пока-
зали возможность повышения контраста изображений 
путем дегидратации тканей. В работе [45] предлагается 
использовать глубокую дегидратацию биоткани, для чего 
применяют лиофилизацию методом замораживания. Лио-
филизация приводит к существенной потере воды и дает 
возможность поддерживать параметры исследуемой 
биоткани неизмененными в процессе исследования, т. е. 
обеспечивать хорошую воспроизводимость результатов. 
Данный метод позволяет существенно уменьшить погло-
щение терагерцевого сигнала и тем самым увеличить от-
раженный сигнал. Недостатки этого метода очевидны, 
поскольку он не допускает проведения исследований 
in vivo. Кроме того, глубокое и продолжительное замора-
живание ткани приводит к существенным изменениям ее 
структуры. Дегидратацию биоткани можно осуществить 
при тепловом воздействии на ткань (с помощью фена), 
фактически высушить ее [46]. Этот метод обладает теми 
же недостатками, что и представленный выше. В работе 
[47] предложено решение проблемы повышения контра-
ста на основе использования метода CATHI (contrast-
agent-enabled terahertz imaging). Его суть состоит в том, 
что для повышения контраста используются золотые на-
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ностержни (GNRs), которые являются метками раковых 
клеток и нагревают в них воду при воздействии ИК из-
лучением. Такой метод позволяет усилить на 20 % отра-
женный терагерцевый сигнал именно от тех областей тка-
ни, где сосредоточены раковые клетки.

Снижение способности связывать молекулы воды бел-
ками пораженных тканей позволяет говорить об измене-
нии соотношения свободной и связанной воды в опухоле-
вых тканях в пользу свободной воды [48]. Таким образом, 
предоставляется новая возможность различать здоровые 
и патологические ткани не только по общему содержанию 
воды, но и по соотношению свободной и связанной воды. 
В работе [37] при проведении исследований было показа-
но, кроме всего прочего, что при удалении белка из рас-
твора вместе с ним удаляется и связанная вода, а в работе 
[49] приведены различия между здоровой и патологиче-
ской тканью, вызванные различным содержанием воды, 
даже после обработки образцов формалином. Это указы-
вает на сильную связь между молекулой белка и близле-
жащими молекулами воды. Все вышесказанное позволяет 
предположить, что временное удаление свободной воды 
из ткани при помощи дегидратирующих агентов (т. е. 
оптических просветляющих агентов (ОПА), иммерсионных 
жидкостей) даст возможность изменить содержание воды 
в опухолях и тем самым повысить контраст изображения 
не только за счет снижения общего количества воды в 
тканях, но и за счет изменения соотношения свободной и 
связанной воды. Это позволит классифицировать ткани 
по содержанию в них свободной и связанной воды и, в 
частности, диагностировать раковые опухоли.

Очевидно, что для применения методов дегидратации 
in vivo необходим временный и обратимый характер из-
менений в тканях, происходящих при использовании этих 
методов. В настоящей работе предлагается проводить де-
гидратацию при помощи гиперосмотических агентов, 
применение которых основано на их способности форми-
ровать поток свободной воды из ткани наружу, а также 
проникать в ткань, временно замещая свободную воду. 
Такими перспективными агентами являются глицерин, 
полиэтиленгликоль, раствор глюкозы [50]. Эти вещества 
нетоксичны и, как показано ниже, не вносят существен-
ных погрешностей при проведении измерений. Кроме 
того, они имеют достаточно высокие коэффициенты диф-

фузии в тканях, что необходимо для успешного примене-
ния этих веществ в процессе дегидратации тканей челове-
ка в клинических условиях [50 – 57]. Мониторинг содер-
жания воды удобно проводить с помощью терагерцевого 
излучения (ввиду его чувствительности к присутствию 
воды) путем снятия спектров поглощения и отражения. 

Цель настоящей работы – применение метода ИТС и 
лазерного терагерцевого спектрометра для изучения вли-
яния дегидратирующих агентов на эффективность рас-
пространения и отражения терагерцевого излучения в 
тканях. В качестве объекта исследования выбрана мы-
шечная ткань как модель волокнистой мягкой ткани с 
большим содержанием свободной воды.

3. Материалы и методы

В работе использовалось импульсное терагерцевое 
излучение, получаемое путем преобразования сверхко-
ротких импульсов лазерного излучения на поверхности 
полупроводника. В этом случае генерация излучения 
обусловлена созданием нестационарной электронно-ды-
рочной фотопроводимости полупроводника (GaAs) под 
действием импульсов света и всплеском фототока под 
действием внутреннего электрического поля. Детектиро-
вание терагерцевого импульса (ТГИ) осуществлялось в 
электрооптическом кристалле (ZnTe). Основой экспери-
ментальной установки служил терагерцевый спектрометр, 
схема которого приведена на рис.1 [52]. Установка позво-
ляла получать временные профили отраженных или про-
шедших через образец сигналов после взаимодействия 
с биотканями и после преобразования Фурье вычислять 
спектры поглощения и преломления объекта исследования. 

В качестве просветляющих агентов использовались по-
лиэтиленгликоль с молекулярным весом 600 (ПЭГ-600), 
глицерин дегидратированный (99.9 %) и пропиленгликоль 
(ПГ) (99.9 %). В качестве исследуемых объектов были взя-
ты образцы мышечной ткани быка. Толщина образцов 
до и после эксперимента измерялась микрометром, для 
чего образцы помещались между двумя предметными сте-
клами. Измерения выполнялись в нескольких точках об-
разца; погрешность каждого измерения составляла ±50 мкм. 

Измерения проводились при температуре +21°C как 
на свежих образцах, так и на образцах, хранившихся в 

Рис.1. Схема импульсного терагерцевого спектрометра. В конфигурации «на отражение» использовалась призма из кремния, «на пропу-
скание» – металлическая оправа с полистирольными окнами.
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бытовой морозильной камере при температуре –18 °C в 
течение 3 – 72 ч.

3.1. Измерение спектров поглощения

При измерениях спектров поглощения образец био-
ткани укладывался в металлическую оправу с окнами (рис.1, 
конфигурация «на пропускание») и зажимался между 
двумя пластинами из полистирола толщиной 750 мкм каж-
дая. Для фиксации толщины образца в кювету помещал-
ся спейсер. При измерении спектров жидкостей использо-
вался спейсер толщиной 0.2 мм, при измерении спектров 
тканей – спейсеры толщиной 0.2 и 0.5 мм.

Перед началом измерений на образце биоткани сни-
мали спектр фона, на который впоследствии нормиро-
вался спектр самого образца. Спектр фона представлял 
собой спектр пустой кюветы и включал индивидуальные 
особенности оптической системы используемой экспери-
ментальной установки. Далее в кювету помещался иссле-
дуемый образец биоткани таким образом, чтобы он пол-
ностью покрывал измерительное окно, размер которого 
превышал размер сфокусированного терагерцевого пучка. 
После снятия полной серии спектров одного образца кю-
вета тщательно протиралась изопропиловым спиртом для 
удаления исследуемых веществ с измерительного окна.

Сначала снимался спектр интактного образца, затем 
кювета разбиралась и с помощью бумажной салфетки 
удалялись следы воды с обеих сторон образца. Затем на 
одну из сторон образца (всегда одну и ту же) наносился 
иммерсионный агент в количестве 200 мкл, сверху поме-
щалось покровное стекло и в таком состоянии ткань вы-
держивалась 1 – 5 мин, после чего снова с помощью бу-
мажной салфетки устранялось избыточное количество 
агента, образец укладывался в кювету и проводились из-
мерения. Каждое измерение занимало около 3 мин. 

На основе экспериментальных спектров пропускания 
и данных о толщине образца рассчитывались спектры по-
глощения и показателя преломления исследуемых образ-
цов [14, 52] при воздействии гиперосмотических иммерси-
онных агентов. Как будет показано ниже для эксперимен-
тов в конфигурации «на отражение», общая тенденция для 
всех агентов является схожей. В связи с этим, а также при-
нимая во внимание схожесть спектров поглощения аген-
тов, в экспериментах «на пропускание» использовался толь-
ко глицерин.

Экспериментально исследованы только по одному 
образцу с каждым агентом, поэтому на спектрах стати-
стические ошибки не приведены. Тем не менее, вводится 
понятие инструментальной ошибки, которая складывает-
ся из следующих составляющих: отношение сигнал/шум 
(шумы детектора), повторяемость опорного сигнала (шумы 
источника), точность измерения толщины образца (в слу-
чае работы с образцом).

Распределение такой ошибки приведено на примере 
спектров поглощения агентов.

3.2. Измерения спектров отражения

Конфигурация измерения «на поглощение» позволяет 
непосредственно рассчитать поглощение и преломление, 
но при этом есть два существенных недостатка: сильное 
ослабление информативного сигнала и необходимость 
работать in vitro. Конфигурация установки «на отраже-
ние» [52] лишена этих недостатков.

При измерении отраженного сигнала использовалась 
кремниевая призма, на которую помещался исследуемый 
образец. Капля (или ткань) удерживалась на поверхности 
силой тяжести и поверхностным натяжением, толщина 
капли (0.2 – 1 мм) заведомо превосходила глубину про-
никновения вертикально поляризованного терагерцевого 
поля в образец (около 0.1 мм в зависимости от частоты). 
Прилегание образца к призме контролировалось по фор-
ме терагерцевого импульса – в случае появления воздуш-
ного зазора максимум импульса «раздваивался». Это вы-
звано его переотражением в воздушном зазоре. Схема 
прохождения пробного пучка терагерцевого излучения 
через призму представлена на рис.1. Полученные данные 
нормировались на показания, снятые при отсутствии об-
разца. 

4. Результаты и их обсуждение 

На рис.2 – 4 приведены экспериментальные данные, 
полученные в конфигурации «на поглощение» для спек-
тральных и кинетических зависимостей коэффициента 
поглощения и показателя преломления иммерсионных 
агентов, а также мышечной ткани быка при воздействии 
глицерина.

С течением времени наблюдалось уменьшение как ко-
эффициента поглощения, так и показателя преломления 
образцов биоткани, что можно объяснить уменьшением 
содержания воды и увеличением содержания агента в 

Рис.2. Спектральные зависимости коэффициента поглощения (а) 
и показателя преломления (б) дистиллированной воды, глицерина, 
ПЭГ-600 и ПГ.
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ткани, т. к. агенты имеют более низкие значения исследуе-
мых параметров, чем вода. Таким образом, на модели 
мышечной ткани однозначно доказана возможность умень-
шения поглощения излучения в диапазоне 0.25 – 2.5 ТГц 
при его распространении в биологической ткани во вре-
мя аппликации гиперосмотических агентов. В зависимо-
сти от частоты излучения коэффициент поглощения 
уменьшался в 3 – 5 раз, при этом необходимое время ап-
пликации составило ~8 – 10 мин. Именно в этот промежу-
ток времени достигается максимальное влияние агента, 
что согласуется с данными работ [53 – 56].

На рис.5 приведены спектры амплитуды и фазы, изме-
ренные в геометрии нарушенного полного внутреннего 
отражения (НПВО) для дистиллированной воды и ис-
пользованных иммерсионных жидкостей. 

На рис.6 и 7 представлены спектры НПВО для образ-
цов нормальной ткани и ткани при аппликации дегидра-
тирующих жидкостей. При этом агент в избыточном ко-
личестве наносился сверху на слой ткани и последова-
тельно снималась серия спектров без изменения конфигу-
рации образца. Кинетические кривые использовались 
для определения скорости диффузии различных иммерси-
онных жидкостей. Как видно из рис.6, сигнал от ткани 
без воздействия на нее агентами практически не изменя-

ется, тогда как после нанесения агента заметен рост сиг-
нала, отраженного от ткани (рис.7).

Для получения данных, представленных на рис.8, 9, 
проводились измерения не временного профиля импуль-
са, а максимальной амплитуды импульса во времени без 
сканирования линии задержки (рис.1). В этом случае ам-
плитуда сигнала соответствует усредненному по спектру 
коэффициенту отражения, а данные о частотной зависи-
мости теряются, но при этом появляется возможность 
быстро и подробно получать информацию о динамике 
дегидратации. Как видно из рисунков, спустя некоторое 
время кривые на сыщаются, причем момент насыщения 
наступает через 20 – 60 мин в зависимости от используе-
мого агента и толщины образца. 

Целью исследования было изучение спектральных 
особенностей и получение достаточного количества спек-
тров в области 0.2 – 1.6 ТГц с тем, чтобы определить целе-
сообразность использования гиперосмотических агентов 
для временной обратимой дегидратации тканей.

Усредненный коэффициент диффузии D для потоков 
молекул дегидратирующего агента и внутритканевой воды 
рассчитывался по следующей формуле, справедливой для 
случая действия агента с одной стороны плоского образ-
ца [50]:

Рис.3. Спектральные зависимости для коэффициента поглощения (а) и показателя преломления (б) мышечной ткани быка при воздей-
ствии глицерина. Время соответствует кумулятивному времени выдерживания образца с нанесенным агентом.

Рис.4. Кинетика изменения коэффициента поглощения (а) и показателя преломления (б) мышечной ткани быка при воздействии глицери-
на на частотах 0.3, 0.6 и 0.9 ТГц. Время соответствует кумулятивному времени выдерживания образца с нанесенным агентом. Характер 
изменения коэффициента поглощения и показателя преломления показывает изменение содержания свободной воды.
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D = d 2/t, (1)

где d – толщина образца, t – характерное время диффузии 
молекулярных потоков. Квадратичная зависимость вре-
мени диффузии от толщины подтверждается данными 
рис.9, где для толщин d1 = 0.75 мм и d2 = 1 мм получились 
времена насыщения t1 = 40 мин и t2 = 70 мин. Таким обра-
зом, этот параметр позволяет оценивать скорость воздей-
ствия агента на ткань, результатом которого является де-
гидратация. Рассчитанные по формуле (1) усредненные 

коэффициенты диффузии D при воздействии ПГ, ПЭГ и 
глицерина на мышечную ткань составили 2.0 ´ 10–6, 3.2 ´ 
10–6 и 2.9 ´ 10–6 см2/с соответственно. Таким образом, 
можно утверждать, что глицерин и ПЭГ-600 быстрее диф-
фундируют в ткань, и, следовательно, сокращается время 
просветления ткани. Для сравнения приведем коэффици-
енты диффузии в воде глицерина (при температуре 15 °C 
и малой его концентрации) и воды (при температуре 
20 °C): Dglyc = 7.2 ´ 10–6 см2/с [58] и DH2O = 8.9 ´ 10–6 см2/с 

Рис.5. Спектр НПВО амплитуды (а) и фазы (б) для дистиллированной воды и использованных в работе иммерсионных жидкостей.

Рис.6. Спектр отраженного от воздуха и мышечной ткани быка те-
рагерцевого сигнала (в течение 9 мин) без воздействия оптически 
просветляющего агента. 

Рис.7. Спектр отраженного от воздуха (1) и мышечной ткани быка 
(2, 3) терагерцевого сигнала сигнала под действием ПГ в течение 
3  мин (3) и 90 мин (2). Сигнал от ткани постепенно увеличивается 
со временем, что указывает на потерю воды в области интерфейса приз-
ма – образец и на увеличение содержания ПГ.

Рис.8. Кинетика сигнала, отраженного от образца мышечной тка-
ни под действием ПЭГ-600 и ПГ (толщина образца 1.25 и 0.6 мм со-
ответственно, количество наносимого агента – 50 мкл в обоих слу-
чаях). 

Рис.9. Кинетика усредненного по спектру сигнала, отраженного 
от образца мышечной ткани под действием глицерина, для толщин 
слоя ткани 0.75 и 1 мм (количество наносимого агента – 50 мкл в 
обоих случаях).
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[59]. Поскольку мягкие биологические ткани содержат 
значительное количество воды (в среднем 75 %), то диф-
фузия в воде молекул глицерина и воды является хорошей 
моделью для исследования диффузии этих молекул в мяг-
ких тканях. Примерно 2 – 3-кратное уменьшение скорости 
диффузии можно объяснить затрудненной диффузией, 
обусловленной взаимодействием с органическим матрик-
сом и ограниченной проницаемостью биологических 
мембран клеток ткани.

5. Выводы

Представленные экспериментальные результаты по 
исследованию спектров поглощения и отражения ткани 
позволяют сделать следующие выводы.

1. На модели мышечной ткани однозначно доказана 
возможность уменьшения поглощения излучения в диа-
пазоне 0.25 – 1.6 ТГц при его распространении в биологи-
ческой ткани в случае аппликации гиперосмотических 
агентов, что открывает возможность существенного уве-
личения глубины зондирования ткани таким излучением. 

2. В зависимости от частоты излучения в диапазоне 
0.25 – 1.6 ТГц уменьшение коэффициента поглощения со-
ставляет 60 %, необходимое время аппликации 8 – 10 мин, 
что приемлемо при использовании такой технологии в 
медицинской практике.

3. Важно, что показатель преломления биоткани так-
же снижается и в меньшей степени зависит от частоты из-
лучения, что способствует более глубокому проникнове-
нию терагерцевого излучения внутрь ткани за счет мень-
шего френелевского отражения на слоях внутри ткани.

4. Из дополнительных измерений известно, что время 
просветления для здорового и патологического участков 
ткани отличается на 20 % – 40 % (патологическая ткань 
просветляется быстрее). Следовательно, выбрав время 
получения изображения, вдвое меньшее времени насыще-
ния просветления для здоровой ткани, получим заметное 
улучшение контраста для выделения участка с патологи-
ей в терагерцевом изображении.

Из полученных данных по исследованию агентов 
можно сформулировать несколько положений. Во-
первых, коэффициент отражения агентов существенно 
отличается от аналогичного показателя для воды. В то же 
время спектры отражения агентов различаются между со-
бой несущественно: среднее значение коэффициента от-
ражения составило 0.895 для глицерина, 0.948 для пропи-
ленгликоля и 0.917 для ПЭГ-600. Для воды среднее значе-
ние коэффициента отражения равно 0.582. Во-вторых, на 
графике зависимости фазы сигнала от частоты заметен 
изгиб характеристики в низкочастотной области, харак-
терный для воды и потенциально являющийся маркером 
содержания воды в ткани. Увеличение амплитуды отра-
женного сигнала составило 45 % для глицерина, 12.5 % 
для ПГ и 6 % для ПЭГ-600 по сравнению с началом экспе-
римента. Следовательно, учитывая данные по коэффици-
енту диффузии, можно сделать вывод, что наиболее пред-
почтительным для использования в просветлении является 
глицерин.

Таким образом, можно утверждать, что все выбран-
ные агенты имеют спектральные характеристики и гипе-
росмотические свойства, удовлетворяющие условиям ис-
пользования их для дегидратации ткани при терагерце-
вой визуализации и спектроскопии.
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