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SŁOWO WSTĘPNE

Optyka Biomedyczna, zwana też Bio-Optyką, Biooptyką lub Biofotoniką jest in-
terdyscyplinarną, a nawet multidyscyplinarną dziedziną wiedzy, której głównym atry-
butem jest pozyskiwanie informacji za pomocą światła w celach badawczych, diagno-
stycznych lub terapeutycznych. Niewątpliwie zaczyna ona odgrywać coraz większą
rolę w inżynierii biomedycznej, jak i w praktyce medycznej; i to zarówno w diagno-
styce, jak i w terapii. Najlepszym tego przykładem jest rozwijająca się obecnie medy-
cyna laserowa, szczególnie w oftalmologii czy dermatologii, a także medycyna foto-
dynamiczna.

W terapii oddziaływania światło–tkanka wykorzystywane są np. do usuwania tka-
nek za pomocą cięcia, topienia, spawania, koagulacji, rozdrobnienia lub odparowywa-
nia. Chirurgiczne zabiegi laserowe stosowane są w chirurgii tkanek miękkich, w der-
matologii estetycznej, w oftalmologii, w stomatologii i w wielu innych działach
medycyny. Oddziaływania terapeutyczne to nie tylko usuwanie tkanek, ale również
ich pobudzanie światłem, co np. wykorzystywane jest w fizjoterapii, a także może
znaleźć zastosowanie w krwiodawstwie do ochrony krwi.

Światło wykorzystywane jest również w wielu badaniach biologicznych lub bio-
chemicznych, prowadzonych za pomocą mikroskopii, mikroskopii fluorescencyjnej,
lub w diagnostyce spektroskopowej tkanek czy biomateriałów. Innymi słowy światło
pomaga odkryć np. przyczyny wielu schorzeń. Zrozumienie zjawisk, zachodzących
w organizmach żywych może przyczynić się do wdrożenia lepszych procedur klinicz-
nych, bardziej dokładnych i bardziej przyjaznych dla pacjenta.

Niniejsza książka, przygotowana z inicjatywy Grupy Bio-Optyki z Instytutu In-
żynierii Biomedycznej i Pomiarowej z Wydziału Podstawowych Problemów Tech-
niki Politechniki Wrocławskiej porusza tylko niektóre problemy związane z szero-
ko rozumianą optyką biomedyczną. Ta fascynująca dziedzina obejmuje znacznie
więcej zagadnień, a jej szybki rozwój wymaga pilnego śledzenia najnowszych do-
niesień.

Książkę tę polecamy studentom inżynierii biomedycznej, a także medycyny i na-
uk pokrewnych, lekarzom, fizykom i inżynierom, którzy zajmują się badaniami
organizmów żywych, biomateriałów czy projektowaniem urządzeń diagnostycznych
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i terapeutycznych. Marzymy o tym, żeby to wydanie zapoczątkowało współpracę
wielu ośrodków w Polsce, które zajmują się badaniami w zakresie optyki biomedycz-
nej i być może przyczyniło się do powstania serii takich opracowań.

Halina Podbielska
Wrocław, listopad 2011
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1.1.  Wstęp

W 1895 roku Wilhelm Roentgen odkrył, że istnieje promieniowanie elektroma-
gnetyczne zdolne przenikać przez obiekty, przez które światło widzialne nie jest
transmitowane. Każdemu znane jest słynne już zdjęcie dłoni żony odkrywcy, na któ-
rym widać układ kostny, jak i ozdoby na palcach. Dziś dysponujemy zaawansowany-
mi metodami obrazowania wykorzystującego odkryte przez Roentgena promieniowa-
nie; mamy do dyspozycji radiografię cyfrową i tomografię komputerową. Stosujemy
w diagnostyce metody wykorzystujące zjawisko rezonansu magnetycznego, czyli ob-
razowanie NMR, czy metody badania funkcjonalnego, jak scyntygrafię czy PET. Du-
ży postęp dokonał się w metodach wykorzystujących fale ultradźwiękowe.

Optyka biomedyczna, oferując minimalnie inwazyjne badania i minimalnie inwazyj-
ne techniki terapeutyczne, będzie odgrywała coraz większą rolę w medycynie. Jedno
z najbardziej spektakularnych zastosowań wiedzy optycznej w medycynie, związane jest
z rozwojem mikroskopii. Od prostego przyrządu, który miał pomóc zobaczyć obiekty
zbyt małe, aby można było je badać nieuzbrojonym okiem, mikroskop stał się narzę-
dziem, bez którego nie sposób wyobrazić sobie współczesnej diagnostyki. Nieżyjący już
profesor Maksymilian Pluta, światowej sławy specjalista mikroskopii, pisząc o mikro-
skopach, powiedział: „...mikroskop jest instrumentem, w którym tkwią i skutecznie funk-
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cjonują bodajże najbardziej fascynujące i oko cieszące zjawiska optyki fizycznej...” [1].
To zdanie niewątpliwie oddaje naturę tego wyjątkowego przyrządu.

Innym takim urządzeniem, do którego pasuje podobne stwierdzenie, jest endoskop.
Historia endoskopii jest niezwykle ciekawa i można by rzec – dramatyczna. Współczesny
endoskop nie przypomina (i to na szczęście) swoich historycznych przodków. Jednakże,
nawet takie urządzenie, jak współczesny endoskop, wymaga wprowadzenia sondy np. do
narządów rurowych przez naturalne otwory ciała, co na pewno nie jest zbyt przyjemne.
Aby zaoszczędzić pacjentom tej wątpliwej przyjemności, inżynieria biomedyczna przy-
czyniła się do powstania tzw. endoskopii kapsułkowej. Endoskop został tak zminiatury-
zowany, że znajduje się w łatwej do połknięcia kapsułce, która przechodząc przez układ
pokarmowy, przesyła drogą radiową obrazy do zewnętrznego detektora. Pacjent oddaje
detektor lekarzowi, a ten analizuje zarejestrowane obrazy.

Trudno jest wymienić wszystkie stosowane dzisiaj lub będące w fazie badań tech-
niki optyczne, które mają, albo będą miały duże znaczenie dla medycyny. Skonstru-
owanie laserów przyczyniło się do powstania nowych gałęzi w medycynie. W ostat-
nich latach rozwija się chirurgia laserowa i medycyna fotodynamiczna. Badania nad
nowymi związkami zaowocowały rozwojem metod wykorzystujących oddziaływanie
światła na tkanki. Techniki fluorescencyjne pozwalają na obrazowanie pojedynczych
komórek, nawet związków chemicznych. Koherentna tomografia optyczna pozwala na
ocenę tkanek in situ, bez konieczności biopsji. Prowadzone są badania w zakresie
fluorescencyjnej tomografii molekularnej, która jest metodą obrazowania rozkładu
związków kontrastujących o bardzo niskich stężeniach.

Nasza książka dotyka zaledwie niewielkiej części tej niezwykle dynamicznie roz-
wijającej się dziedziny, jaką jest optyka biomedyczna.

1.2.  Optyka biomedyczna na tle inżynierii biomedycznej

Istnieje bardzo wiele definicji inżynierii biomedycznej; jednakże każda zwraca uwagę
na multidyscyplinarny charakter tej dziedziny wiedzy. W inżynierii biomedycznej mamy
bowiem elementy nauk podstawowych, takich jak matematyka, fizyka, chemia, biologia
oraz elementy zaawansowanych technologii, a także wiedzę medyczną na temat budowy
i funkcji organizmu człowieka, a także chorób i patologii. Jest to dziedzina na pograniczu
nauk przyrodniczych i technicznych. Badania w zakresie inżynierii biomedycznej są prio-
rytetem wielu programów międzynarodowych (np. w Ramowych Programach Komisji
Europejskiej czy w programach Narodowych Instytutów Zdrowia NIH w USA). W tych
i wielu innych programach preferowane są badania interdyscyplinarne i badania wielo-
ośrodkowe, prowadzone we współpracy z wieloma grupami badawczymi.

Wiele prognoz dotyczących rozwoju nauki i techniki podkreśla, że inżynieria biome-
dyczna jest jedną z najbardziej priorytetowych dziedzin, a zapotrzebowanie na specjali-



1. Optyka biomedyczna. Nieodzowna gałąź inżynierii biomedycznej 3

stów będzie stale rosnąć. Wiąże się to oczywiście z jednej strony ze starzeniem się
rozwiniętych społeczeństw, z drugiej zaś strony ze wzrostem zapotrzebowania na zaawan-
sowane technologicznie urządzenia medyczne, wspomaganie diagnostyki, terapii, wspo-
maganie lub zastępowanie funkcji narządów człowieka i rozwój metod rehabilitacji.

Na świecie istnieją prężne organizacje, zajmujące się promocją badań naukowych
i karier specjalistów inżynierii biomedycznej. Jedną z nich jest Biomedical Engineer-
ing Society (BMES) [2]. Misją tego amerykańskiego Towarzystwa jest wspieranie
profesjonalistów pracujących nad rozwojem nowych technologii do celów poprawy
jakości usług medycznych i ochrony zdrowia. W krajach, gdzie istnieje system opieki
zdrowotnej wykorzystujący zaawansowane techniczne metody i urządzenia, istnieje
też zapotrzebowanie na inżynierów medycznych. Informacje na temat tej profesji i jej
roli w służbie zdrowia amerykańscy inżynierowie mogą uzyskać ze strony interneto-
wej Biomedical Engineer Jobs Overview [3].

W Polsce działa Polskie Towarzystwo Inżynierii Biomedycznej PTIB [4], współ-
pracujące z wieloma towarzystwami naukowymi w kraju i zagranicą (patrz tab. 1).
Pod patronatem PTIB wydawane jest czasopismo Inżynieria Biomedyczna [5].

Tabela 1. Niektóre towarzystwa związane z inżynierią biomedyczną*

Nazwa Strona internetowa
International Federation for Medical and Biological Engineering
(IFMBE)

http://www.ifmbe.org/

European Alliance for Medical and Biological Engineering and
Science (EAMBES)

http://www.eambes.org/

European Society for Engineering and Medicine (ESEM) http://www.esem.org/
International Union for Physics and Engineering Sciences
in Medicine (IUPESM)

http://www.iupesm.org/

American Society for Artificial Internal Organs (ASAIO) http://www.asaio.com/
Association for the Advancement of Medical Instrumentation
(AAMI)

http://www.aami.org/

International Biomedical Optics Society (IBOS) http://spie.org/x10.xml
International Society of Biomechanics (ISB) http://isbweb.org/
Polskie Towarzystwo Techniki Sensorowej (PTTS) http://www.ptts.pl/
Polskie Towarzystwo Fizyki Medycznej (PTFM) http://ptfm.ire.pw.edu.pl/mambo/
Polskie Towarzystwo Sieci Neuronowych (PTSN) http://ptsn.pcz.czest.pl/

* Adresy stron aktualne w lipcu 2011 r.

Optyka Biomedyczna, zwana też Bio-Optyką, Biooptyką lub Biofotoniką wpisuje
się w szeroko rozumianą inżynierię biomedyczną. Głównym celem prowadzonych
w tym zakresie prac naukowych i opracowywanych aplikacji jest zastosowanie światła
w badaniach obiektów biologicznych, w diagnostyce i terapii. Istnieją dwa główne
obszary optyki biomedycznej. Wykorzystuje się albo oddziaływanie światła (fotonów)
na obiekty biologiczne (komórki, struktury subkomórkowe, tkanki, narządy, organi-
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zmy), bądź też odwrotnie: oddziaływanie obiektów biologicznych na padające pro-
mieniowanie elektromagnetyczne.

Ten pierwszy obszar to domena oddziaływań terapeutycznych, czyli wykorzysta-
nie światła do cięcia, topienia, spawania tkanek, do koagulacji, rozdrobnienia, kar-
bonizacji czy waporyzacji. Chirurgiczne zabiegi laserowe stosowane są w chirurgii
tkanek miękkich, w dermatologii estetycznej, w stomatologii i w innych działach
medycyny.

Drugi, wspomniany powyżej obszar, to wykorzystanie oddziaływania obiektów
biologicznych na padające promieniowanie elektromagnetyczne w diagnostyce obra-
zowej (np. w mikroskopii, mikroskopii fluorescencyjne, transiluminacji) lub diagno-
styce spektroskopowej tkanek czy biomateriałów.

Badania z zakresu szeroko rozumianej optyki biomedycznej prowadzone są w wielu
ośrodkach na świecie. Na pewno niemożliwe jest tutaj wymienienie wszystkich. Trud-
no też o jakieś uporządkowanie czy gradację. Wspomniane w tym rozdziale ośrodki
zwróciły po prostu w jakiś sposób uwagę autora, lub też są to ośrodki, których bada-
cze współpracują bądź kiedyś współpracowali z Grupą Bio-Optyki z Instytutu Inży-
nierii Biomedycznej i Pomiarowej Politechniki Wrocławskiej (patrz tab. 2).

Tabela 2. Niektóre zagraniczne centra optyki biomedycznej*

Ośrodek Zakres badań Strona internetowa
1 2 3

Centrum Optyki
Biomedycznej,
Wydział Inżynierii
Biomedycznej,
Oregon Health and
Science University

Obrazowanie optyczne, czujniki
optyczne, interferometria,
medycyna fotodynamiczna,
mikrochirurgia laserowa

http://www.bme.ogi.edu/biomedic
aloptics/index.html

The Boston University
BioMedical Optics Lab

Biopsja optyczna, optyczne pomiary
stężenia farmaceutyków w organizmie
(optyczna farmakokinetyka), czujniki
optyczne, nieinwazyjne metody optyczne
do monitorowania funkcji mózgu
i aktywności neuronów, optyczne
monitorowanie zagrożeń z powodu
czynników zakaźnych

http://www.bu.edu/bmo/

Beckman Laser
Institute, Uniwersytet
Kalifornijski, Irvine

Rozwój nowych technologii optycznych
do zastosowań klinicznych: obrazowanie
medyczne, tomografia optyczna,
biofotonika komórki, badania
mikronaczyniowe

http://www.bli.uci.edu

Department of Bio-
medical Engineering,
University of Texas

Femtosekundowa mikrochochirurgia
laserowa, obrazowanie dwufotonowe

http://www.bme.utexas.edu
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1 2 3
Fitzpatrick Institute
for Photonics, Duke
University

Koherentne obrazowanie optyczne,
dyfuzyjna tomografia optyczna, techniki
fluorescencyjne i ramanowskie, badania
molekularne

http://www.fitzpatrick.duke.edu/

The Wellman Center
for Photomedicine,
Massachusetts General
Hospital

Technologie laserowe, obrazowanie
medyczne, środki medyczne aktywowa-
ne światłem, minimalnie inwazyjne
procedury

http://www2.massgeneral.org/
wellman/

The George R. Harrison
Spectroscopy Labora-
tory, MIT

Identyfikacja fluoroforów (elastyna, kola-
gen NADH) w diagnostyce in vivo, wcze-
sna diagnostyka raka piersi i szyjki macicy
spektroskopią Ramana, przezskórny po-
miar glukozy spektroskopią Ramana,
badania fluorescencyjne, trójwymiarowa
mikroskopia tomograficzna, mikroskopia
ilościowa w badaniach krwi w malarii

http://web.mit.edu/spectroscopy/
overview/index.html

Biomedical Optics
Laboratory – Vander-
bilt University
Department of Bio-
medical Engineering

Obrazowanie optyczne na poziomie
biomolekularnym, diagnostyka optycz-
na, optyczne metody prowadzenia ope-
racji, symulacje optyczne

http://www.bme.vanderbilt.edu/bm
eoptics/index.htm

Centrum Medycyny
i Technologii Lasero-
wych w Berlinie,
Laser- und Medizin-
Technologie GmbH,
Berlin

Minimalnie inwazyjnie terapie laserowe,
terapia interstycjalna, optyczne czujniki
jakości konserwowanej krwi, badanie
właściwości optycznych tkanek, optycz-
na diagnostyka medyczna

http://www.lmtb.de/home/lmtb_en.
php

Photonics4life – sieć
europejskich centrów
badawczych, zajmują-
cych się biofotoniką

Wspieranie rozwoju i zastosowań mini-
malnie inwazyjnych technologii optycz-
nych w medycynie

http://www.photonics4life.eu/

Center for Medical
Physics and Biomedical
Engineering, Medical
University of Vienna

Optyczna diagnostyka naczyń, koherent-
na tomografia optyczna, wysokoroz-
dzielcza mikroskopia, obrazowanie
optyczne neuronów

http://www.zmpbmt.meduniwien.
ac.at

Center for Ultrafast
Science and Biomedi-
cal Optics, Politech-
nika w Mediolanie

Techniki laserowe, obrazowanie czaso-
worozdzielcze, badanie właściwości
optycznych tkanek

http://www.fisi.polimi.it/dip-
fisica/page56.do

Center for Biomedical
Optics and New Laser
Systems – BIOP

Optyczne systemy obrazowe, nowe sys-
temy laserowe dla diagnostyki i terapii,
optyczna pęseta, bioczujniki optyczne,
obróbka obrazów biomedycznych

http://www.biop.dk/About_biop/
About_biop.htm

The Applied Physics
Group, Tel Aviv Uni-
versity

Światłowody na podczerwień, radiome-
tria światłowodowa, spawanie tkanek

http://www.tau.ac.il/~applphys/

* Adresy stron aktualne w lipcu 2011 r.
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W Polsce istnieje też wiele grup badawczych, zajmujących się optyką biomedycz-
ną, badaniami podstawowymi, jak i zaawansowanymi klinicznie aplikacjami. Podob-
nie, jak w przypadków centrów zagranicznych, trudno wymienić wszystkie grupy.
Poniższy przegląd (patrz tab. 3) też jest więc subiektywny.

Tabela 3. Niektóre krajowe ośrodki, zajmujące się optyką biomedyczną*

Ośrodek Zakres badań Strona internetowa
1 2 3

Zakład Obrazowania
i Pomiarów Biofizycznych,
Instytut Biocybernetyki
i Inżynierii Biomedycznej
im. Macieja Nałęcza, Polska
Akademia Nauk, Warszawa

Analiza fluorescencji barwników naturalnych
i egzogennych, obrazowanie molekularne
tkanek in vivo oraz in vitro, spektroskopia
w bliskiej podczerwieni, pomiar czasu przelotu
fotonów, dyfuzyjna tomografia optyczna,
laserowo-dopplerowski pomiar ukrwienia

http://www.ibib.waw.pl

Zakład Biofizyki i Fizyki
Medycznej, Instytutu Fizyki,
Uniwersytet Mikołaja
Kopernika, Toruń

Możliwości diagnostyczne koherentnej
tomografii optycznej

http://www.fizyka.umk.pl
/fizyka/?q=node/368

Zakład Biologii Medycznej,
Uniwersytet Mikołaja
Kopernika, Wydział Biologii
i Nauk o Ziemi, Toruń

Fluorescencyjne metody wykrywania
nowotworów człowieka, optymalizacja
fluorescencyjnej metody wykrywania in situ
czerniaka skóry, biologiczne aspekty
działania promieniowania ultrafioletowego,
ze szczególnym uwzględnieniem zastosowań
w fotodiagnostyce i fototerapii

http://www.biol.umk.pl/b
iologia/biol_med.html

Zespół Optyki Widzenia,
Instytut Fizyki, Politechnika
Wrocławska

Odzyskiwanie informacji ilościowej
z obrazów koherentnej tomografii optycznej
(OCT), interferencyjne pomiary stabilności
warstwy łez na rogówce, nowe koncepcje
hybrydowych (refrakcyjno-dyfrakcyjnych)
i gradientowych soczewek wewnątrzgałko-
wych (IOLs), modelowanie biomechanicznych
właściwości gałki ocznej i ich wpływu
na refrakcję oka, dynamika podłużnych
ruchów oka i ich związek z układem
krwionośnym i oddechowym

http://www.vog.if.pwr.wro
c.pl/VOG.htm

Centrum Diagnostyki
i Terapii Laserowej,
Politechniki Łódzkiej

Diagnostyka fotodynamiczna, laseroterapia,
laseropunktura i biostymulacja laserowa,
układy sterowania laserami

http://www.cdtl.pl/

Ośrodek Diagnostyki
i Terapii Fotodynamicznej,
Szpital Specjalistyczny nr 2
w Bytomiu

Diagnostyka fluorescencyjna, obiektywizacja
oceny autofluorescencji poprzez cyfrowe
określenie stosunku barwy czerwonej do
zielonej, spektroskopia fluorescencyjna
tkanek, terapia fotodynamiczna

http://szpitalspec2.bytom.
ids.pl/index.php?option=
com_content&task=view

&id=215&Itemid=8
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1 2 3
Zakład Fizyki Medycznej,
Instytut Fizyki,
Uniwersytet Śląski

Zagadnienia spektroskopii absorpcyjnej
i fluorescencyjnej in vivo i in vitro, obrazo-
wanie wnętrza gałki ocznej metodą spektralnej
koherentnej tomografii optycznej wysokiej
rozdzielczości SOCT HR oraz badanie pola
widzenia

http://fizmed.us.edu.pl

Instytut Optoelektroniki
(IOE) Wojskowej Akademii
Technicznej

Metody fluorescencyjne, fotodiagnostyka,
fotodetekcja, lasery medyczne

http://www.ioe.wat.edu.p
l

Zakład Spektroskopii Sta-
nów Wzbudzonych, Instytut
Niskich Temperatur i Badań
Strukturalnych PAN we
Wrocławiu

Nanomateriały, nanoproszki antybakteryjne,
badania luminescencyjne, badania
fotodynamiczne

http://ses.int.pan.wroc.pl/

Instytut Inżynierii
Biomedycznej i Pomiarowej,
Politechnika Wrocławska

W Grupie Bio-Optyki: badania światło-
uczulaczy stosowanych w medycynie
fotodynamicznej, metody trans-
iluminacyjne, metody dyfrakcyjne do
identyfikacji patogenów, nanomateriały,
powłoki funkcjonalne, pomiary biomateriałów
w nanoskali, badanie możliwości wzmoc-
nienia oddziaływania fotodynamicznego
w obecności aktywnych nanocząstek metali
szlachetnych, zagadnienia dozymetrii
w diagnostyce i terapii fotodynamicznej.
W Zespole Biospektroskopii: badania właści-
wości fizykochemicznych morfotycznych
składników krwi, badania ochronnego
wpływu NIR na krew.
W Laboratorium Biofizyki Agregatów
Makrocząsteczkowych: badania fluorescencyj-
ne, badania metodą LIBS.
W Zespole Bioinformatyki i Biofizyki
Nanoporów: wspomaganie PDT za pomocą
elektroporacji.

www.ibp.pwr.wroc.pl

* Adresy stron aktualne w lipcu 2011 r.

W dobie Internetu bardzo wiele informacji dostępnych jest na wyciagnięcie ręki.
Czasopisma naukowe w większości wypadków również są dostępne on-line. Bardzo
wiele jednak osób szuka zebranych w jednym miejscu informacji. Stąd też się bierze
zainteresowanie książkami i podręcznikami. Tak też jest w przypadku optyki biome-
dycznej. Istnieje kilka opracowań, które są zbiorem zebranych i dobrze opracowanych
danych na temat podstaw i aplikacji wybranych metod optyki biomedycznej. Wybrane
pozycje zaprezentowano poniżej:
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– Jürgen Popp, Valery V. Tuchin, Arthur Chiou, Stefan H. Heinemann (Eds.),
Handbook of Biophotonics: Vol. 1: Basics and Techniques, 2011 [6],

– Pavesi, Lorenzo; Fauchet, Philippe M. (Eds.), Biophotonics, 2008 [7],
– Lihong V. Wang, Hsin-i Wu, Biomedical Optics: Principles and Imaging,

2007 [8],
– Jürgen Popp, Marion Strehle (Eds.), Biophotonics, 2006 [9],
– Paras N. Prasad, Introduction to Biophotonics, 2003 [10],
– Tuan Vo-Dinh (Ed.), Biomedical photonics handbook, 2002 [11].

1.3.  Edukacja w optyce biomedycznej

Optyka biomedyczna to część inżynierii biomedycznej, dotycząca optycznej dia-
gnostyki medycznej, terapii oraz minimalnie inwazyjnego obrazowania. W wielu
ośrodkach na świecie zwraca się uwagę na kształcenie w tym zakresie. Na przykład na
Uniwersytecie Vanderbilt w Stanach Zjednoczonych oferowane są kursy spektroskopii
klinicznej, medycyny laserowej i obrazowania optycznego. Kursy w tym zakresie
oferowane są również na Uniwersytecie w Teksasie (patrz tabela 2). W Danii w Cen-
trum Optyki Biomedycznej – Center for Biomedical Optics and New Laser Systems –
BIOP, prowadzone są między innymi kursy magisterskie w zakresie optyki biome-
dycznej. Na ten aspekt inżynierii biomedycznej zwracają szczególną uwagę towarzy-
stwa naukowe m.in. Optical Society of America OSA [12] i SPIE [13], które w swojej
działalności również wspierają szeroko pojętą edukację.

Wiele gremiów zastanawia się, co powinno być więc w programie kształcenia
Optyki Biomedycznej, aby wskazać studentom drogę do dalszego zdobywania wiedzy.
Chociaż programy edukacji w tym zakresie są modyfikowane, na bieżąco dostosowy-
wane do potrzeb danego środowiska, mają zawsze wiele punktów wspólnych. W pro-
gramie optyki biomedycznej należy więc uwzględnić następujące elementy:

– Podstawowe zjawiska optyczne: optyka geometryczna, optyczne elementy ob-
razujące, dyfrakcja, interferencja.

– Systemy laserowe, działanie, budowa, rodzaje laserów.
– Właściwości optyczne tkanek: transmisja, absorpcja, rozpraszanie, fluorescen-

cja. Zależności od długości fali.
– Oddziaływanie światła na tkanki: fotochemiczne, fototermiczne, fotoablacja,

ablacja indukowana laserowo.
– Propagacja światła w tkankach: teoria transportu, dyfuzja, metody Monte Carlo.
– Analiza obrazów.
– Zaawansowane techniki spektroskopowe: spektroskopia Ramana, fluorescen-

cyjna.
– Obrazowanie multispketralne.
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– Tomografia optyczna, układy, zastosowania.
– Aspekty kształcenia w tym zakresie powinny być uwzględniane przy układaniu

planów i programów studiów na kierunku inżynieria biomedyczna.
Zdajemy sobie sprawę, że nasza książka porusza tylko niektóre zagadnienia. Nie-

mniej jednak na rynku polskim nie ma wiele pozycji w tym zakresie. Mamy nadzieję,
że podjęta przez nas próba zebrania w jednym miejscu niektórych informacji na temat
tej fascynującej dziedziny, spotka się z pozytywnym przyjęciem.

Literatura

[1] PLUTA M., Mikroskopia Optyczna, PWN, Warszawa 1982.
[2] http://www.bmes.org/aws/BMES/pt/sp/about
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[4] http://ptib.ibib.waw.pl/
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Basics and Techniques, Wiley, 2011.
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i Pomiarowej
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Laboratorium Elektroniki Biomedycznej i Pomiarów
Pomieszczenie: 0016, bud. D1
Kierownik Laboratorium: 
dr hab. in¿. Zbigniew Moroñ prof. nadzw.
Tel. 71 320 44 63

Laboratorium Biospektroskopii 
Pomieszczenie 04a, bud. D1
Kierownik Laboratorium: 
dr hab. Ma³gorzata Komorowska prof. nadzw.
Tel. 71 320 31 68, 43 45

Laboratorium Biopomiarów w Nanoskali
Pomieszczenie: 0016, bud. D1
Kierownik Laboratorium: dr hab. Marta Kopaczyñska
Tel. 71 320 44 61

Laboratorium Nanomateria³ów
Pomieszczenie 011, bud. D1
Kierownik Laboratorium:  dr in¿. Agnieszka Ulatowska-Jar¿a
Tel. 71 320 44 61

Laboratorium Biofizyki Agregatów 
Makrocz¹steczkowych
Pomieszczenie: 02, budynek D1
Kierownik Laboratorium: prof. dr hab. in¿. Marek Langner 
Tel. 71  320 23 84

Laboratorium Bio-Optyki
Pomieszczenie: 04, bud. D1
Kierownik Laboratorium: 
prof. n. tech. dr hab. n. fiz. in¿. lek. med. Halina Podbielska
Tel. 71 320 65 80, 28 25

Pracownia Pomiarów Biomedycznych 
Pomieszczenie 09, bud. D1
Kierownik Laboratorium:  dr in¿. Andrzej Hacho³

Laboratorium Elektroporacji
Pomieszczenie 011a, bud. D1 
Kierownik Laboratorium:  dr hab. in¿. Ma³gorzata Kotulska
Tel. 71 320 39 74

LABORATORIA NAUKOWO-BADAWCZE
Przyk³adowa oferta badawcza

Badania obiektów biomedycznych sygna³ami 
elektrycznym.
Projektowanie systemów do elektromagnetycznej 
nawigacji medycznej.
Wytwarzanie aktywnych nanomateria³ów i materia³ów zol-
¿elowych. 
Pomiary biomateria³ów w nanoskali.
Badanie topografii powierzchni próbek metod¹ AFM i 
KPM.
Badanie w³aœciwoœci fizykochemicznych b³on lipidowych 
poddanych elektroporacji.
Okreœlanie optymalnych parametrów pola elektrycznego 
do elektrochemioterapii.
Badania czujników i przetworników do pomiarów ciœnieñ 
medycznych; ciœnienia wewn¹trzga³kowego IOP oraz 
wewn¹trzczaszkowego ICP.
Badania reaktywnoœci Ÿrenicy oka i badania ruchów ga³ek 
ocznych.
Wyznaczanie sk³adu atomowego próbek sta³ych i ciek³ych.
Oznaczanie ciep³a rozpuszczania.
Okreœlanie termodynamicznej stabilnoœci próbek.
Wyznaczanie wspó³czynnika przenikania przez modelowe 
b³ony biologiczne.
Oznaczanie ³adunku powierzchniowego nanostruktur i 
makromoleku³.
Okreœlanie rozk³adu rozmiarów nanostruktur, emulsji i 
zawiesin.
Wyznaczanie pK substancji w roztworze i zawiesinach.
Opracowywanie liposomów do zastosowañ medycznych i 
kosmetycznych.
Pomiary mikroskopowe (DIA i EPI) i pomiary 
transiluminacyjne.
Optyczne rozpoznawanie obiektów.
Badanie mo¿liwoœci wzmocnienia oddzia³ywania 
fotodynamicznego w obecnoœci aktywnych nanocz¹stek 
metali szlachetnych.
Zagadnienia dozymetrii w diagnostyce i terapii 
fotodynamicznej, optymalizacja parametrów zabiegowych 
w PDD i PDT.
Badania w³aœciwoœci fizykochemicznych morfotycznych 
sk³adników krwi.
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2.1.  Falowa natura światła

Wiemy od dawna, że światło ma naturę falową. Charakterystyczne cechy zacho-
wań falowych to interferencja i dyfrakcja oraz polaryzacja (przyp. Redakcji: zjawiska
te zostaną szczegółowo omówione w rozdziale 3: Podstawy fotofizyki). Na początku
XIX wieku Thomas Young przeprowadził doświadczenia ukazujące interferencję
światła. Wyobraźmy sobie, że do ekranu dociera światło pochodzące z dwóch różnych
źródeł (szczelin S1 i S2). Wtedy na ekranie powstaje układ na przemian jasnych
i ciemnych prążków (patrz rys. 2.1).

Powstanie tego obrazu, zwanego obrazem interferencyjnym, stanowi zasadniczy
argument na rzecz natury światła. Warto jednak zwrócić uwagę na dwa istotne ele-
menty tego prostego doświadczenia. Po pierwsze, jeśli jedna ze szczelin zostanie prze-
słonięta, na ekranie powstanie jasny prążek stanowiący obraz (rozmyty) odsłoniętej
szczeliny. Po drugie, chociaż światło docierające do ekranu pochodzi z dwu odsłonię-
tych szczelin, to jednak obu szczelin nie należy traktować jako niezależne źródła.
Przeciwnie, obie szczeliny zostają oświetlone przy pomocy jednego (tego samego)
źródła światła.

I.  Wprowadzenie do optyki biomedycznej
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(a) 

(b) (c)

Rys. 2.1. Schematyczne przedstawienie zjawiska interferencji światła (a). Płaska monochromatyczna
fala elektromagnetyczna dociera do układu dwu szczelin; na oddalonym ekranie w odległości R

powstaje rozkład prążków interferencyjnych, na przemian jasnych i ciemnych miejsc.
Różnica dróg optycznych jest dla niewielkich wartości kąta θ (b) równa d⋅sinθ (c)

2.2.  Czym jest światło?

W drugiej połowie dziewiętnastego stulecia, głównie dzięki pracom Maxwella
(James Clerk Maxwell – szkocki fizyk i matematyk) i Hertza (Heinrich Rudolf Hertz
– niemiecki fizyk), zrozumieliśmy, że światło to niewielki wycinek promieniowania
elektromagnetycznego. Fale elektromagnetyczne to drgania pola elektrycznego i ma-

gnetycznego rozchodzące się w próżni z prędkością, ( )
s
m10997.2 81

00 ⋅==
−

μεc .

Zakres długości fal promieniowania elektromagnetycznego od 380 nm do 780 nm,
przypada na promieniowanie, które nazywamy światłem widzialnym. Barwa światła
zmienia się od czerwieni w zakresie długofalowym do fioletu w zakresie krótkofalo-
wym (patrz rys. 2.2).
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Rys. 2.2. Światło widzialne stanowi niewielki wycinek
widma promieniowania elektromagnetycznego

Fale elektromagnetyczne o długościach krótszych niż dolna granica światła wi-
dzialnego nazywamy nadfioletem, a fale odpowiadające długościom większym niż
górna, czerwona granica światła widzialnego, nazywamy podczerwienią. Drgania pola
elektromagnetycznego spełniają relację:

,ck=ω (1)

gdzie 
T
πω 2

= oznacza częstotliwość promieniowania, a 
λ
π2

=k  jest to długość tzw.

wektora falowego. Zatem światło widzialne odpowiada sytuacji, w której pole elek-

tromagnetyczne wykonuje drgania z częstością Hz101 15∝=
T

ν . W najprostszym

przypadku, dotyczącym płaskiej fali elektromagnetycznej biegnącej w kierunku ,x̂
rozkład (chwilowy) wzajemnie prostopadłych pola elektrycznego i magnetycznego,
został przedstawiony schematycznie na rys. 2.3.

Interesujące, że wyobrażenie promieniowania elektromagnetycznego, układu
wzajemnie prostopadłych wektorów natężenia pola elektrycznego oraz indukcji ma-
gnetycznej, rozchodzących się w próżni z prędkością c, tak jak to rozumiano pod ko-
niec dziewiętnastego stulecia, dało początek dwóm, zupełnie odmiennym, fundamen-
talnym podejściom do otaczającej nas rzeczywistości. Jedno z nich związane było ze
spostrzeżeniem, że nie można „dogonić światła” tzn. nie można poruszać się wraz
z falą elektromagnetyczną tak, aby chwilowy rozkład pola (przedstawiony na rys. 2.3),
mógł stać się rozkładem statycznym. Wychodząc z tego spostrzeżenia, Albert Einstein
zbudował najpierw szczególną (1905), a następnie ogólną teorię względności (1916).
Teoria względności przyniosła całkowicie nowe spojrzenie na właściwości czasu oraz
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przestrzeni. Przede wszystkim jednak pozwalała zrozumieć istotę mechanizmów rzą-
dzących Wszechświatem w największej możliwej skali.

Rys. 2.3. Płaska fala elektromagnetyczna, spolaryzowana liniowo biegnie w kierunku x.
Wektory E , B  oraz x̂  są wzajemnie prostopadłe

Druga przemiana została zapoczątkowana przez Plancka w 1900 roku. Rozwój idei
Plancka stanowił wprowadzenie do mechaniki kwantowej, która jest prawdziwym
wyzwaniem dla umysłu ludzkiego (chociaż dotyczy jedynie niewielkiego fragmentu
rzeczywistości).

2.3.  Katastrofa w nadfiolecie

W grudniu 1900 roku Max Planck przedstawił referat, w którym zasugerował, że
w pewnych warunkach promieniowanie elektromagnetyczne może przejawiać naturę
korpuskularną. Hipoteza Plancka była wyrazem rozterki, z jaką mamy do czynienia
w obliczu emisji promieniowania wysyłanego przez różne ciała znajdujące się w sta-
nie równowagi termodynamicznej. Planck, próbując opisać teoretycznie takie promie-
niowanie, natknął się na dramatyczną sprzeczność, nazwaną „katastrofą w nadfiole-
cie”, pomiędzy doświadczeniem a interpretacją teoretyczną. Problem rozważany przez
Plancka można opisać następująco. Rozpatrując promieniowanie emitowane przez
rozmaite ciała będące w stanie równowagi termodynamicznej, wygodnie jest wprowa-
dzić pewne wyobrażenie idealnego ciała całkowicie pochłaniającego promieniowanie,
tzw. ciała doskonale czarnego. Ciało doskonale czarne nie odbija promieniowania, ale
je pochłania całkowicie; wysyła natomiast (emituje) promieniowanie, gdyż znajduje
się w stanie równowagi termodynamicznej. Przedmiotem badań jest rozkład widmo-
wy, czyli widmo promieniowania ciała doskonale czarnego. Wyniki doświadczeń
sugerują, że widmo takie powinno mieć uniwersalny charakter zależny jedynie od
temperatury ciała, niezależny zaś od rodzaju materiału, kształtu ciała itp. Dla niewiel-
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kich częstości strumień energii wysyłanej przez ciało czarne jest proporcjonalny do
kwadratu częstości, następnie osiąga maksimum, którego położenie przesuwa się
w stronę wysokich częstości, a następnie wykładniczo maleje. Tyle mówi doświad-
czenie.

Próba opisu teoretycznego jest natomiast następująca. Można przyjąć, że rolę
ciała doskonale czarnego spełnia wnęka z niewielkim otworem. Wówczas promie-
niowanie wypełniające wnękę, pozostające w równowadze ze ściankami wnęki, sta-
nowi właśnie promieniowanie ciała doskonale czarnego. Należy określić rozkład
możliwych modów – stanów pola elektromagnetycznego i przypisać im odpowied-
nią energię, aby się przekonać, że promieniowanie wydobywające się przez niewiel-
ki otwór, ma taką samą charakterystykę, jak rozkład widmowy obserwowany w do-
świadczeniu (patrz rys. 2.4).

Rys. 2.4. Rozkład widmowy promieniowania ciała doskonale czarnego w funkcji długości fali:
dla niewielkich i dla dużych długości fali, natężenie promieniowania maleje; natomiast maksimum

przesuwa się w stronę krótszych fal (w kierunku rosnącej częstości) wraz ze wzrostem temperatury ciała

Promieniowanie wypełniające wnękę ma tę właściwość, że gęstość modów ( )νρ
jest kwadratową funkcją częstości:

( ) ,8 2
3 ν
πνρ

c
V= (2)

gdzie V oznacza objętość wnęki, a 
λπ

ων c
==

2
 częstość promieniowania.
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Jeśli temperatura ścianek wnęki („temperatura promieniowania”) wynosi T, to zgodnie
z założeniem mechaniki statystycznej, każdy stopień swobody takiego układu posiada
energię ε , wyrażoną wzorem:

.
2
1 TkB=ε (3)

Wówczas energia promieniowania wypełniającego wnękę („promieniowanie ciała
doskonale czarnego”) w zakresie częstości ννν d+,  wynosi:

( ) ( ) .
2
1 ννρνν dTkdu B= (4)

Całkowita energia promieniowania E:

( ) ∞→== ∫∫
∞∞

0

2
3

0

8
2
1 ννπνν dV

c
TkduE B (5)

staje się nieskończona!
Energia emitowana przez wnękę z niewielkim otworem w postaci fal elektromagne-

tycznych odpowiada rozkładowi spektralnemu spełniającemu prawa Stefana–Boltzmanna
i Wiena: strumień energii jest proporcjonalny do czwartej potęgi temperatury, a położenie
maksimum rozkładu spektralnego jest proporcjonalne do temperatury. Interpretacja teo-
retyczna wskazuje na nieusuwalną rozbieżność: funkcja gęstości spektralnej jest kwadra-
tową funkcją częstości, a ponieważ średnia energia przypadająca na pojedynczy stopień
swobody jest proporcjonalna do temperatury, strumień energii jest nieskończony.

Promieniowanie ciała doskonale czarnego stało się na początku dwudziestego stu-
lecia źródłem trzeciego poważnego, nierozwiązywalnego paradoksu. Druga sprzecz-
ność, paradoks Olbersa (Heinrich Wilhelm Matthäus Olbers – niemiecki astronom,
lekarz i fizyk), zwany paradoksem nocnego nieba, ma swój początek w 1736 roku,
a sformułowanie podane przez Olbersa pochodzi z 1822 roku. Paradoks nocnego nieba
dotyczy rozmiarów wszechświata: skończony, powinien zapaść się grawitacyjnie,
w nieskończonym wszechświecie nocą niebo powinno być jasne. Ostateczne rozwią-
zanie tego paradoksu przyniosło odkrycie Hubble’e (1920’) (Edwin Powell Hubble
– astronom amerykański): Wszechświat podlega ekspansji. Raczej nieskończony niż
skończony, z cała pewnością bardzo duży a jego ekspansja potrwa co najmniej drugie
15 miliardów lat. (Omówienie paradoksu nocnego nieba oraz jego rozwiązanie w ra-
mach współczesnej kosmologii można znaleźć w książce M. Roosa [1]; wprowadzenie
do teorii względności można znaleźć w wielu podręcznikach, np. [2, 3]. Najbardziej
odpowiednie pozycje literaturowe, zapoznające Czytelnika z teorią względności, są
autorstwa A. Einsteina, np. [4]; patrz również [5]). Trzecia sprzeczność dotyczyła
oczywiście prędkości fal elektromagnetycznych w próżni oraz w konsekwencji hipo-
tezy eteru, jako nośnika fal elektromagnetycznych.
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2.4.  Korpuskularna natura promieniowania
– hipoteza Plancka

Planck zaproponował rozwiązanie usuwające katastrofę w nadfiolecie z teoretycz-
nego opisu promieniowania ciała doskonale czarnego. Przyjął, że energia pola elek-
tromagnetycznego ma dyskretną naturę. Fali elektromagnetycznej o ustalonej długości
λ odpowiadają cząstki o niepodzielnej energii:

.
λ

ν chhE == (6)

Takiemu stopniowi swobody układu termodynamicznego, jakim jest promieniowanie
pozostające w równowadze termodynamicznej ze ściankami wnęki o temperaturze T,
odpowiadają stany energetyczne:

,νnhEn = (7)

gdzie n = 1, 2, 3.
Zgodnie z podstawowym postulatem fizyki statystycznej, prawdopodobieństwo pn,

że układ znajdzie się w tym stanie energetycznym jest proporcjonalne do:

( ),exp νβnhpn −∝ (8)

,1
TkB

=β

gdzie współczynnik proporcjonalności określa warunek normalizacyjny:

( ) ( ) .exp1
1exp1

00 νβ
νβ

h
AnhAp

nn
n −−

=−== ∑∑
∞

=

∞

=

(9)

Zatem

( )
( ) ( ).exp

1exp
exp

1

νβ
νβ
νβ nh

h
hpn −⎟⎟

⎠

⎞
⎜⎜
⎝

⎛
−

=
−

(10)

Na podstawie tego wyznaczamy średnią energię przypadającą na dany stopień swo-
body:

( ) ( ) .
1exp0 −

==∑
∞

= νβ
ννε
h

hpE
n

nn (11)
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Wstawiając tak otrzymaną wielkość we wzorze na rozkład energii promieniowania
ciała doskonale czarnego, zamiast wynikającej z zasady ekwipartycji energii wielkości

TkB2
1

=ε , otrzymujemy:

( ) ( ) ( ) ( ) ( ) ( ).
1exp

88 2
3

2
3 νν

νβ
νπνννεπνν d
h

h
c

d
c

du
−

== (12)

Powyższe wyrażenie odpowiada funkcji gęstości energii promieniowania ciała dosko-
nale czarnego mierzonej doświadczalnie. W obszarze niewielkich częstości funkcja ta
wzrasta kwadratowo, w obszarze wysokich częstości wykładniczo maleje i osiąga
maksimum dla:

.106.0 10
0 T⋅≅ν (13)

Propozycja Plancka usuwa oczywiście „katastrofę w nadfiolecie”. Kosztem tej ope-
racji jest jednak hipoteza, że światło ma naturę korpuskularną (kwantową). Kwanty
światła, dziś nazywane fotonami, posiadają energię, ale nie posiadają masy i poru-
szają się z prędkością c. Jeśli tak, to można uzasadnić, że przenoszą również pęd:

.
λ

ν h
c

hp == (14)

Czy światło, promieniowanie elektromagnetyczne, wykazujące naturę falową, czego
przejawem jest interferencja (ale także dyfrakcja czy polaryzacja), rzeczywiście po-
siada również właściwości korpuskularne/kwantowe?

Argument w postaci interpretacji promieniowania ciała doskonale czarnego zna-
lazł wsparcie dzięki  innym weryfikacjom. Przedstawiono je w dwóch pierwszych
dekadach dwudziestego wieku. Jako pierwszy, hipotezę fotonów, cząstek światła
poważnie potraktował i wykorzystał Albert Einstein. W 1905 roku przedstawił wła-
sną ideę zjawiska fotoelektrycznego, w której centralne miejsce zajęły fotony. Jeśli
oświetlamy światłem monochromatycznym kawałek metalu, to pojedyncze porcje
energii promieniowania elektromagnetycznego mogą być większe lub mniejsze od
tzw. pracy wyjścia materiału, na który padają fotony. W pierwszym przypadku, na
powierzchni metalu pojawiają się uwolnione elektrony, a w drugim nie. Taki argu-
ment okazał się kluczowy w opisie efektu fotoelektrycznego (Albert Einstein za tę
interpretację otrzymał Nagrodę Nobla). Inne zjawisko, potwierdzające korpuskular-
ną naturę światła, to efekt Comptona związany z rozpraszaniem światła na swobod-
nych elektronach. Ugięta fala świetlna wykazuje charakterystyczny związek pomię-
dzy długością fali oraz kątem ugięcia. Objaśnienie staje się natychmiastowe, jeśli
przyjąć, że światło to wiązka fotonów, których energia i pęd oraz długość fali pro-
mieniowania pozostają w związkach, pisanych równaniami (6) i (14).
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Jednak stwierdzenie, że światło albo ogólniej promieniowanie elektromagnetyczne
ma dwoistą naturę, jednocześnie falową i korpuskularną jest daleko głębsze i bardziej
fundamentalne niż można byłoby oczekiwać. Otóż, jeśli promieniowanie elektroma-
gnetyczne ma dwoistą naturę, to być może również materia posiada dwoistą naturę?
Takie pytanie postawił sobie de Broglie na początku lat dwudziestych ubiegłego wie-
ku. Korzystając ze związku pomiędzy długością fali i pędem fotonu, zasugerował taki
sam związek w przypadku obiektów materialnych, posiadających masę. Jasne, że wła-
ściwości falowe obiektów materialnych spełniających tę relację można stwierdzić
jedynie w szczególnych okolicznościach, kiedy „fale materii” wykazują interferencję
i dyfrakcję w zakresie weryfikowalnym doświadczalnie. Po raz pierwszy interferencję
elektronów stwierdzono w 1925, kiedy to Davisson (Clinton Joseph Davisson – fizyk
amerykański) i Germer (Lester Halbert Germer – fizyk amerykański), pokazali cha-
rakterystyczne sekwencje osłabień i wzmocnień interferencyjnych elektronów ugię-
tych na warstwach grafitu. Za doświadczalne potwierdzenie dyfrakcji elektronów na
kryształach otrzymali Nagrodę Nobla.

Ostateczna konkluzja jest taka, że promieniowanie elektromagnetyczne posiada
dwoistą naturę, ale i materia zdaje się również wykazywać dwoistą naturę. W latach
dwudziestych ubiegłego wieku pojmowanie rzeczywistości weszło w nową, nieocze-
kiwaną fazę.

2.5.  Interferencja pojedynczego fotonu

Dzisiejsze wyobrażenie na temat natury promieniowania elektromagnetycznego je-
dynie w niewielkim stopniu odbiega od tego obrazu, który wyłonił się osiemdziesiąt
lat temu. Promieniowanie elektromagnetyczne wykazuje oczywiście właściwości fa-
lowe. Interferencja, dyfrakcja oraz polaryzacja, to charakterystyczne dla falowej natu-
ry promieniowania efekty, niewymagające wyrafinowanych technik obserwacyjnych,
z czego skorzystał Young. Właściwości falowe są jednakże odmienne od właściwości
korpuskularnych, przede wszystkim ze względu na sposób przekazu, przenoszenia
energii. Jak zatem wyjaśnić dualizm korpuskularno-falowy promieniowania? Nie po-
damy wyjaśnienia, bo ciągle jeszcze nie istnieje satysfakcjonujące wyjaśnienie tej
właściwości Przyrody (zwróćmy uwagę na dualizm korpuskularno falowy materii; na
szczęście nie jest on przedmiotem naszych rozważań). Możemy natomiast przybliżyć
interferencję promieniowania elektromagnetycznego, traktowanego jako zbiór cząstek
– przedstawimy ilustrację „interferencji cząstek”, która nie stanowi objaśnienia pro-
blemu dualizmu, ale podkreśla jego istotę.

Wyobraźmy sobie układ badawczy składający się z 2 zwierciadeł Z(i), 2 zwier-
ciadeł półprzepuszczalnych (idealnych), C, D, dwóch detektorów, A, B oraz źródła
światła S.
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Rys. 2.5. Uproszczony schemat ilustrujący interferencję fotonu: wszystkie fotony, biegnące pomiędzy
źródłem S a detektorami, są rejestrowane przez jeden z detektorów: B. Foton interferuje sam ze sobą!

Przyjmijmy, że źródło S (patrz rys. 2.5) wysyła pojedyncze fotony w taki sposób,
że odległości pomiędzy nimi są znacznie większe od rozmiarów aparatury badawczej.
Zatem w układzie badawczym w każdej chwili przebywa nie więcej niż jeden foton.
Można postawić pytanie: do którego z detektorów A lub B chętniej (z większym
prawdopodobieństwem) wpadają kolejne fotony?

Odpowiedź nie wydaje się trudna. Foton opuszczający źródło S, dociera do pół-
przepuszczalnego zwierciadła C:

a) przechodzi przez nie (z prawdopodobieństwem 1/2) i podąża drogą (1) w kierun-
ku Z(1) a następnie D, lub

b) odbity w C (z takim samym prawdopodobieństwem 1/2) kieruje się drogą (2) do
Z(2) oraz D.

Rozważmy teraz ruch fotonu na drodze (1). Foton odbity w Z(1) trafia do D, gdzie
a) z prawdopodobieństwem 1/2 przechodzi i trafia do A
b) z takim samym prawdopodobieństwem 1/2, zostaje odbity i trafia do detektora B.

Ruch fotonu na drodze (2) prowadzi do podobnego wniosku, jak w przypadku drogi
(1). Foton odbity w Z(2)

a) przechodzi przez D i trafia do B (z prawdopodobieństwem 1/2) lub
b) zostaje odbity w D i trafia do A (z takim samym prawdopodobieństwem 1/2).
Jakąkolwiek drogę, (1) lub (2), „wybiera” foton, z równym prawdopodobieństwem

½ trafia do każdego z detektorów A i B. Zatem każdy foton z takim samym prawdo-
podobieństwem, równym 1/2, trafia do detektora A lub detektora B. Jakie znaczenie ma
ten rezultat w odniesieniu do pojedynczego fotonu? Nie ma żadnego: foton może zo-
stać zarejestrowany w A lub w B. Jeśli jednak zajmiemy się przypadkiem 100 foto-
nów, wtedy blisko połowa z nich zostanie zarejestrowana w A, a reszta (blisko 50),
w B. Oczywiście, ze względu na probabilistyczny charakter doświadczenia, może się
zdarzyć znaczące odchylenie od równego rozdziału, ale jesteśmy w stanie oszacować
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prawdopodobieństwo każdego odchylenia od przewidywanej statystycznej średniej.
Tak więc prawdopodobieństwo, że 10 kolejnych fotonów zarejestruje określony de-
tektor, powiedzmy A, jest nieco mniejsze niż 1/1000. Zaś 1000 kolejnych fotonów
wpada do detektora A z prawdopodobieństwem mniejszym od 10–300.

Jak można było oczekiwać, statystycznie połowa fotonów trafia do każdego z de-
tektorów. A raczej – powinna trafiać. Gdyby bowiem przeprowadzić idealne doświad-
czenie w idealnie przygotowanym układzie (patrz rys. 2.5), to okazałoby się, że
wszystkie fotony wpadają do jednego z detektorów. Każdy foton z prawdopodobień-
stwem równym 1 dociera do detektora B.

Jak to możliwe? Spójrzmy jeszcze raz na pojedynczy foton. Foton docierający do
C dokonuje losowego wyboru, wybiera drogę (1) lub drogę (2). Jeśli jednak wybrał
którąkolwiek z tych dróg to trafił do A lub do B z takim samym prawdopodobień-
stwem. Ale każdy foton trafia do B!

Jedyne możliwe rozwiązanie tego paradoksu jest następujące. Foton nie biegnie po
drodze (1) lub po drodze (2). Foton biegnie zarówno po drodze (1), jak i po drodze (2).
Foton choć jest niepodzielną cząstką, w zdumiewający, niepojęty sposób, biegnie jed-
nocześnie po obu drogach.

Do takiego wniosku zdaje się prowadzić analiza stosunkowo prostego doświadcze-
nia. Na ile ta hipoteza jednoczesnej penetracji rozmaitych alternatywnych dróg przez
pojedynczy foton, pozwala zrozumieć, dlaczego foton wpada do detektora B? Należy
przyjąć, że różne drogi (1), (2) fotonu stanowią amplitudy prawdopodobieństwa,
a samo prawdopodobieństwo stanowi kwadrat wartości bezwzględnej sumy takich
amplitud prawdopodobieństwa. Dalej trzeba przyjąć, że w momencie odbicia w zwier-
ciadle, amplituda prawdopodobieństwa ulega zmianie o czynnik urojony i, tak, że
i2 = –1. Jeśli drogi (1) oraz (2) prowadzące do detektorów A oraz B są identyczne,
z wyjątkiem liczby odbić na zwierciadłach półprzepuszczalnych, to można istotnie
zauważyć, że suma alternatyw prowadzących do detektora A znika! Oznacza, że
wszystkie fotony powinny (muszą!) trafić do detektora B.

A gdyby tych dróg byłoby więcej? Foton biegłby jednocześnie po wszystkich
możliwych drogach. A jak zachowywałyby się cząstki materialne: elektrony, protony,
neutrony...? Podobnie, rozpoznawałyby wszystkie możliwe drogi lub inaczej alterna-
tywy itd. Dalszy ciąg tych rozważań stanowi przedmiot mechaniki kwantowej, a wła-
ściwie teorii kwantowej.

Na koniec, powróćmy jeszcze do interferencji oglądanej przez pryzmat dualizmu
korpuskularno-falowego. Jeśli przyjąć, że na układ dwóch szczelin padają pojedyn-
cze, identyczne cząstki: fotony, elektrony, neutrony, to na ekranie powinien pojawić
się obraz ilustrujący rozkład prawdopodobieństwa. Zatem fotony (elektrony, neutro-
ny, ...) zapełniają ekran zgodnie z otrzymanym rozkładem prawdopodobieństw.
Oznacza to, że w początkowej fazie zjawiska, gdy do ekranu dotarło stosunkowo
niewiele cząstek, ich rozkład powinien pozostawać nieregularny, a dopiero wielka
liczba cząstek zapełnia ekran zgodnie z kształtem funkcji rozkładu prawdopodobień-
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stwa. Jak te uwagi mają się do rzeczywistego obrazu interferujących cząstek? Ilu-
strację stanowi rys. 2.6, przedstawiający zapełnianie ekranu elektronami „sączący-
mi” się przez układ dwóch szczelin. Podobnie wyglądałaby interferencja układów
innych identycznych cząstek.

Rys. 2.6. Interferencja cząstek (rysunek na podstawie [6])

Tematy związane ze zjawiskami dualizmu korpuskularno-falowego doczekały
się wielu opracowań naukowych i dydaktycznych. Zainteresowanym można polecić
np. [7].
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3.1.  Wstęp

Rozchodzące się w przestrzeni światło w wyniku interakcji z różnego rodzaju
obiektami ulega amplitudowo-fazowej modulacji. Analiza transformacji fal świetlnych
może dostarczyć informacji o tych obiektach. Z tego też powodu pomiary optyczne
odgrywają coraz większą rolę w różnych dziedzinach współczesnej techniki, a także
w naukach przyrodniczych. Jednocześnie oddziaływanie światła z materią prowadzić
może do zmiany właściwości badanych obiektów poprzez wywołanie np. efektów
termicznych lub też fotochemicznych, co również może znaleźć zastosowanie prak-
tyczne. W ostatnich latach obserwuje się duży rozwój optyki biomedycznej, która
ogólnie rzecz biorąc, związana jest z zastosowaniem światła w biologii i medycynie,
w tym w terapii i diagnostyce medycznej.

Niniejszy rozdział opisuje najważniejsze cechy falowe oraz właściwości światła.
Przedstawione zostaną podstawowe wielkości charakteryzujące energię niesioną przez
światło, jak również obiektywne oraz subiektywne miary tej wielkości częściowo
obejmujące obszar fotometrii. Dalsza część zostanie poświęcona opisowi podstawo-
wych zjawisk transformacji światła na obiektach i powierzchniach granicznych. Wyja-
śnione zostaną takie zjawiska, jak odbicie, załamanie, absorpcja, luminescencja, inter-
ferencja, dyfrakcja oraz rozpraszanie światła. Należy zaznaczyć, iż niniejszy rozdział
jest swojego rodzaju kompromisem – wprowadzeniem, opisującym jedynie pewne
podstawowe zagadnienia optyczne, których przedstawienie jest niezbędne w kontek-
ście prezentowanej w niniejszej pracy tematyki dotyczącej szeroko rozumianej optyki
biomedycznej.

3.2.  Światło jako fala elektromagnetyczna

3.2.1.  Podstawowe właściwości fal elektromagnetycznych

W celu opisu interesujących nas efektów optycznych, przyjęcie elektromagnetycz-
nej teorii światła ma tę zaletę, iż pozwala na jednoczesne scharakteryzowanie zarówno
zjawisk rozpraszania czy też dyfrakcji, jak również polaryzacji fal świetlnych. W teo-
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rii elektromagnetyzmu istotne są cztery podstawowe wielkości fizyczne, które cha-
rakteryzują promieniowanie: wektor natężenia pola elektrycznego E , wektor indukcji
elektrycznej D , wektor natężenia pola magnetycznego H oraz wektor indukcji ma-
gnetycznej B , jak również odpowiadające im wielkości skalarne: natężenie pola
elektrycznego E [V/m], indukcja elektryczna D [C/m2], natężenie pola magnetycznego
H [A/m] oraz indukcja magnetyczna B [Wb/m2]. Podstawowe relacje pomiędzy tymi
wielkościami fizycznymi opisują równania Maxwella [1, 2, 3, 4, 5, 6, 7, 8]:

t
BE
∂
∂

−=rot , (1)

t
DjH
∂
∂

+=rot , (2)

ρ=Ddiv , (3)

0div =B (4)

oraz tzw. równania materiałowe:

ED 0εε= , (5)

HB 0μμ= , (6)

Ej σ= . (7)

Poszczególne symbole mają następujące znaczenie fizyczne: j  – wektor gęstości
prądu, ε – względna przenikalność elektryczna ośrodka, ε0 – przenikalność elektryczna
próżni, μ – względna przenikalność magnetyczna ośrodka, μ0 – przenikalność magne-
tyczna próżni, ρ – gęstość ładunku elektrycznego, σ – przewodnictwo właściwe.

Równania Maxwella przedstawiają podstawowe prawa fizyczne, opisujące wzajem-
ne oddziaływanie pola elektrycznego i magnetycznego. Z równań (1) i (2) widzimy,
iż zmienne czasowo pole magnetyczne generuje zmienne czasowo pole elektryczne,
a z kolei zmienne czasowo pole elektryczne generuje zmienne czasowo pole magne-
tyczne. Dodatkowo, każde z tych pól istnieje w przestrzeni jedynie w kierunkach pro-
stopadłych do kierunku zmian drugiego pola (patrz rys. 3.1). Właśnie to wzajemne
sprzężenie pomiędzy polem elektrycznym a polem magnetycznym jest odpowiedzialne
za powstawanie fal elektromagnetycznych zdolnych do rozchodzenia się w przestrzeni.
Aby dokładnie zrozumieć to zjawisko, wyobraźmy sobie, że w danej przestrzeni roz-
mieszczone są nieruchome ładunki elektryczne o określonym położeniu. Na podstawie
równania (3) widzimy, iż każdy ładunek elektryczny generuje pole elektryczne we
wszystkich kierunkach. Jeżeli ładunek ten jest nieruchomy, wówczas mamy do czynie-
nia ze stałym polem elektrycznym, które jest przedmiotem analizy w elektrostatyce.
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Rys. 3.1. Zmienne czasowo pole elektryczne E . Pole magnetyczne H
tworzy się w postaci zamkniętych pętli linii sił pola wszędzie,

gdzie dochodzi do zmiany strumienia pole elektrycznego

Jeżeli natomiast w jakiś sposób jeden z tych ładunków zostanie wprawiony w ruch,
wówczas pole elektryczne w otoczeniu tego ładunku będzie się zmieniać, a zmiana ta
będzie rozchodzić się w przestrzeni z pewną skończoną prędkością. Jak wiadomo,
zmienne czasowo pole elektryczne generuje zmienne czasowo pole magnetyczne, ale
w sytuacji, gdy prędkość ładunku będzie stała, wówczas szybkość zmian pola elektrycz-
nego będzie niezmienna i powstanie stałe pole magnetyczne, które nie zapewni wzajem-
nego sprzężenia pola magnetycznego oraz pola elektrycznego, umożliwiającego rozcho-
dzenie się fali elektromagnetycznej. Jeżeli natomiast prędkość rozważanego ładunku
będzie rosła, czyli tE ∂∂  nie będzie wartością stałą, wówczas wygenerowane pole ma-
gnetyczne będzie zmienne w czasie, a tym samym doprowadzi do powstania zmiennego
czasowo pola elektrycznego. Widzimy zatem, iż proces wzajemnego sprzężenia zmien-
nych czasowo pól magnetycznych oraz elektrycznych odpowiada za rozchodzenie się
w przestrzeni fal elektromagnetycznych. Z kolei, gdy rozmieszczone w przestrzeni ła-
dunki elektryczne są nieruchome lub też poruszają się ze stała prędkością, wówczas pola
elektryczne i magnetyczne są niezależne od siebie, a tym samym fala elektromagnetycz-
na nie będzie się rozprzestrzeniać. Takie właśnie zjawiska analizuje elektrostatyka.

Jeżeli założymy, iż względna przenikalność elektryczna i magnetyczna ośrodka nie
zależą od czasu ani od zmiennych przestrzennych, czyli innymi słowami, ośrodek
scharakteryzowany przez te wielkości fizyczne nie zmienia się w czasie oraz jest jed-
norodny i izotropowy przestrzennie, a dodatkowo gęstość ładunku elektrycznego jest
równa zero, wówczas z równań Maxwella wyprowadzić możemy dwie następujące
zależności wektorowe, opisujące pole elektromagnetyczne:
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=∇ εμμε , (9)
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gdzie symbol 2∇  jest operatorem Laplace’a ( zyx EkEjEiE 2222 ˆˆˆ ∇+∇+∇=∇ ),

a kji ˆ,ˆ,ˆ  wersorami (jednostkowymi wektorami) odpowiednio w kierunkach osi x, y i z.
Powyższe zależności przedstawiają równania falowe, opisujące falę elektromagne-
tyczną, czyli zarówno jej składową elektryczną, jak i magnetyczną. Analiza obu rów-
nań, zarówno tego odnoszącego się do wektora natężenia pola elektrycznego, jak
i wektora natężenia pola magnetycznego, jest analogiczna.

Zajmijmy się zatem równaniem odnoszącym się jedynie do składowej elektrycznej
tego promieniowania. Równanie wektorowe (8) można przekształcić w równania
trzech składowych wektora natężenia pola elektrycznego:
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które odnoszą się do czasowo-przestrzennych zmian wektora natężenia pola elektryczne-
go. Analogiczne równania możemy uzyskać dla wektora natężenia pola magnetycznego.
Widzimy zatem, iż każda składowa pola elektromagnetycznego zyxmmm HE ,,);( =  spełnia
następujące skalarne równanie różniczkowe:
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gdzie

εμμε 00

1
=nV . (14)

Jeżeli zauważymy, iż względna przenikalność elektryczna ośrodka zlokalizowanego
w zmiennym polu elektrycznym zależy od częstotliwości zmian tego pola, czyli określa
dyspersję rozchodzącego się w nim pola elektromagnetycznego, wówczas widzimy, iż
równanie (8) opisuje propagację fali elektromagnetycznej rozchodzącej z prędkością nV
w ośrodku, którego współczynnik załamania wynosi εμ=n . Właśnie ten związek
pomiędzy częstotliwością zmian pola elektrycznego a względną przenikalnością elek-
tryczną jest odpowiedzialny za wszelkiego rodzaju zjawiska rozszczepienia światła
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polichromatycznego na poszczególne składowe monochromatyczne podczas rozcho-
dzenia się w ośrodku o określonym współczynniku załamania. Spowodowane jest to
tym, iż współczynnik załamania ośrodka przyjmuje różne wartości dla poszczegól-
nych długości fali światła, tym samym różne składowe spektralne załamują się pod
różnymi kątami. Kąt załamania maleje wraz ze wzrostem częstości fali świetlnej, lub
też wzrasta wraz ze zmniejszaniem się długości fali. Widzimy zatem, że fale krótkie
z zakresu widzialnego np. światło fioletowe będzie załamywane pod większym kątem
w ośrodku o danym współczynniku załamania niż światło czerwone. Zależność pręd-
kości fali elektromagnetycznej w danym ośrodku w stosunku do jej prędkości w próż-
ni opisuje zatem następujące wyrażenie:

n
cVn = , (15)

gdzie c oznacza prędkość fali elektromagnetycznej w próżni:

smc 8

00

1031
×==

με
. (16)

Fala świetlna jest zatem falą elektromagnetyczną, a jej propagacja w przestrzeni
jest konsekwencją wzajemnego oddziaływania czasowo zmiennego pola elektryczne-
go oraz pola magnetycznego. Aby wyznaczyć kierunki drgań wektorów natężenia pola
elektrycznego i magnetycznego, przeanalizujmy prosty przypadek fali płaskiej roz-
chodzącej się w próżni w kierunku osi z. Wektor natężenia pola elektrycznego jest
stały w nieskończonym zbiorze płaszczyzn prostopadłych do kierunku propagacji. Jest
on zatem funkcją jedynie dwóch zmiennych ),( tzEE = . Jeżeli odniesiemy się teraz
do jednego z równań Maxwella (3) i założymy, że w całej przestrzeni 0=ρ , to ko-
rzystając z równania materiałowego (5), otrzymamy następującą zależność na dywer-
gencję wektora natężenia pola elektrycznego:

0=
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z
E

y
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x
E zyx . (17)

Ponieważ wektor natężenia pola elektrycznego jest niezależny od współrzędnych
przestrzennych x i y, zatem powyższe równanie redukuje się do postaci:

0=
∂
∂

z
Ez . (18)

Jeżeli składowa zE  nie jest równa zero, czyli istnieje pewna składowa wektora
natężenia pola elektrycznego w kierunku rozchodzenia się fali elektromagnetycznej,
wówczas równanie (18) oznacza, iż nie jest ona funkcją współrzędnej z i się nie zmie-
nia wraz z propagacją.
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W każdym momencie czasu składowa zE  jest stała dla wszystkich wartości z,
jednakże w takim przypadku nie mielibyśmy do czynienia z propagacją fali elektro-
magnetycznej wzdłuż osi z, ponieważ nie dochodziłoby do sprzężenia pola elek-
trycznego z magnetycznym, które ma miejsce tylko dla pól zmiennych czasowo.
Należy zatem przyjąć, że 0=zE , wówczas z równania (18) będzie wynikało, że fala
elektromagnetyczna nie będzie posiadała składowej wektora natężenia pola elek-
trycznego w kierunku propagacji. Oznacza to, że fala elektromagnetyczna, a zatem
fala świetlna, jest falą poprzeczną.

W celu przeprowadzenia analogicznej analizy dla wektora natężenia pola magne-
tycznego, konieczne byłoby określenie dokładnego kierunku drgań wektora natężenia
pola elektrycznego. Przyjmując, iż drgania wektora natężenia pola elektrycznego mają
charakter harmoniczny, oraz zakładając, że wektor natężenia pola elektrycznego oscy-
luje jedynie w jednym, ściśle określonym kierunku, równoległym do osi y:

( ) jtyEE ˆ,= , (19)

wówczas korzystając z właściwości rotacji, w rozważanym przypadku równanie (1)
możemy zapisać:

t
B

z
E xy

∂
∂

−=
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∂
− (20)

lub też uwzględniając równanie (6) oraz zakładając, że względna przenikalność ma-
gnetyczna próżni i przenikalność magnetyczna ośrodka nie zmieniają się w czasie,
otrzymujemy:
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− μμ0 . (21)

Rys. 3.2. Fala elektromagnetyczna jako fala poprzeczna



I. BUZALEWICZ, H. PODBIELSKA30

Widzimy zatem, iż składowe y i z wektora natężenia pola magnetycznego lub też
wektora indukcji magnetycznej są stałe w czasie. Zmienne czasowo pole magnetyczne
może mieć jedynie składową w kierunku osi x. Tym samym zmienne czasowo drgania
wektorów natężenia pola elektrycznego oraz wektora natężenia pola magnetycznego
tworzące falę elektromagnetyczną występują jedynie w płaszczyźnie x–y, czyli pro-
stopadłej do kierunku propagacji z i jednocześnie wektory te oscylują we wzajemnie
prostopadłych kierunkach x i y (patrz rys. 3.2).

Analizowana składowa wektora natężenia pola elektrycznego może być opisana
w następujący sposób:
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gdzie ω = 2πν = 2π/T oznacza częstość kołową a ν częstotliwość drgań wektora natęże-
nia pola elektrycznego, T – okres drgań wektora natężenia pola elektrycznego, Vn pręd-
kość propagacji fali w ośrodku o współczynniku załamania n oraz φ fazę początkową
(patrz rys. 3.3).

Rys. 3.3. Reprezentacja spolaryzowanej liniowo fali elektromagnetycznej jako fali harmonicznej
(λ – długość fali promieniowania elektromagnetycznego)

Składową wektora natężenia pola magnetycznego możemy wyznaczyć bezpośrednio
na podstawie równania (21):
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Po wprowadzeniu wyrażenia (22) do równania (23) otrzymujemy:
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lub po prostu:

yx EH
μμ
εε

0

0= . (26)

Widzimy zatem, iż drgania wektorów natężenia pola elektrycznego i magnetycznego
są zgodne w fazie i opisane tą samą zależnością czasową. Różnią się jedynie warto-
ściami amplitud drgań o stałą μμεε 00 . Zatem stosunek amplitudy wektora natęże-
nia pola elektrycznego do amplitudy wektora natężenia pola magnetycznego jest wiel-
kością stałą i określany jest mianem oporności ośrodka. Jednocześnie wektory
natężenia pola elektrycznego oraz natężenia pola magnetycznego tworzą układ prawo-
skrętny z kierunkiem propagacji fali elektromagnetycznej.

Jeżeli kierunek propagacji promieniowania elektromagnetycznego będzie reprezento-
wany przez jednostkowy wektor (wersor) s , wówczas powyższe spostrzeżenia możemy
wyrazić w formalizmie matematycznym za pomocą następujących zależności [3, 9]:

EsH
μμ
εε

0

0=× , (27)

HEs
εε
μμ

0

0=× , (28)

lub też korzystając z pojęcia wektora falowego skk =  określającego kierunek pro-

pagacji fali świetlnej, powyższe zależności możemy przedstawić ogólnie w postaci:

HE
HE

k
k ×

×
= . (29)

Jeżeli dodatkowo wprowadzimy zależność opisującą gęstość strumienia energii fali
elektromagnetycznej, czyli wektor Poyntinga:

HES ×= , (30)

to widzimy, iż w ośrodku izotropowym energia fali elektromagnetycznej jest trans-
portowana prostopadle do jej czoła, czyli w kierunku propagacji. Możemy powiedzieć,
że kierunek wektora falowego jest zgodny z kierunkiem przenoszenia energii przez
falę elektromagnetyczną.
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W wyniku wzajemnego sprzężenia zmiennego czasowo pola elektrycznego
i magnetycznego możliwa jest propagacja światła w ośrodkach materialnych.

Fala elektromagnetyczna jest falą poprzeczną, gdyż wektory natężenia pola
elektrycznego oraz natężenia pola magnetycznego drgają w fazie we wzajemnie
prostopadłych kierunkach. Płaszczyzna drgań tych wektorów jest prostopadła do
kierunku propagacji fali elektromagnetycznej.

Współczynnik załamania światła jest wielkością dyspersyjną. Fale o krótszej
długości fali załamywane są pod większym kątem niż fale o dłuższych długo-
ściach fal.

W ośrodkach izotropowych energia fali elektromagnetycznej jest transportowana
prostopadle do jej czoła, czyli w kierunku propagacji – kierunku wektora falo-
wego.

3.2.2.  Polaryzacja światła

Fala elektromagnetyczna jest falą poprzeczną tzn. wektory natężenia pola elek-
trycznego i magnetycznego drgają we wzajemnie prostopadłych płaszczyznach, któ-
re dodatkowo są prostopadłe do kierunku propagacji fali – kierunku wektora falo-
wego. W celu jednoznacznego określenia kierunku oscylacji obu tych wektorów,
konieczne jest wyznaczenie kierunku drgań przynajmniej jednego z nich. W ogól-
nym przypadku jest to zagadnienie dość skomplikowane, gdyż w płaszczyźnie pro-
stopadłej do kierunku propagacji może istnieć nieskończenie wiele kierunków drgań
tych wektorów. Jednocześnie w przypadku światła naturalnego wektor natężenia
pola elektrycznego nie tylko zmienia swoją amplitudę, lecz również może on drgać
w losowych kierunkach. Mamy wówczas do czynienia ze światłem niespolaryzowa-
nym. Istnieją jednak pewne przypadki, w których możliwe jest określenie ustalonego
kierunku drgań wektora natężenia pola elektrycznego, czyli wyznaczenie jego pola-
ryzacji. W ogólnym przypadku, gdy analizujemy falę elektromagnetyczną rozcho-
dzącą się w kierunku propagacji równoległym do osi z, wówczas wektor natężenia
pola elektrycznego posiada dwie składowe w kierunkach osi x i y, a tym samym
można go zapisać w następującej postaci:

jEiEEEE yxyx
ˆˆ

00 +=+= . (31)

Dodatkowo zakładając, że mamy do czynienia z monochromatyczną falą elektroma-
gnetyczną, składowe wektora natężenia pole elektrycznego mogą być opisane w na-
stępujący sposób:
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( )ikztEE xx
ˆcos0 −= ω , (32)

( ) jkztEE xyyy
ˆcos0 ϕω +−= , (33)

gdzie yxxy ϕϕϕ −=  jest różnicą faz początkowych obu składowych wektora natężenia
pola elektrycznego. W zależności od wartości różnicy faz oraz rzeczywistych amplitud
wektora natężenia pola elektrycznego wyróżniamy trzy podstawowe rodzaje polaryza-
cji światła: liniową, eliptyczną oraz kołową. Z czego w ogólności stany polaryzacji
liniowej oraz kołowej są szczególnymi przypadkami polaryzacji eliptycznej. Równa-
nia (32) i (33) prowadzą do następujących zależności:

( )kzt
E
E

x

x −= ωcos
0

, (34)

( )xy
y

y kzt
E
E

ϕω +−= cos
0

. (35)

Korzystając z zależności trygonometrycznych, funkcja kosinus z równania (35) może
zostać przekształcony w następujący sposób:

( ) ( ) ( ) xyxyxy kztkztkzt ϕωϕωϕω sinsincoscoscos −−−=+− . (36)

Po odpowiednich podstawieniach prawdziwa jest zależność:

( ) xyxy
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E

E
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ϕωϕ sincos1cos 2
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−−−= , (37)

lub też
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⎞
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⎝

⎛
−−= . (38)

Rys. 3.4. Graficzne przedstawienie stanu polaryzacji eliptycznej
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Ostatecznie po drobnych przekształceniach równania (38) uzyskujemy zależność:
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Widzimy zatem, iż dla dowolnej wartości różnicy faz xyϕ  końce wektorów natężenia
pola elektrycznego zakreślają w danej płaszczyźnie z = const elipsę (patrz rys. 3.4).
Mamy wówczas do czynienia z polaryzacją eliptyczną, a falę świetlną, której składo-
we wektory natężenia pola elektrycznego spełniają zależność (39) – nazywamy falami
spolaryzowanymi eliptycznie.

Gdy różnica faz pomiędzy składowymi wektora natężenia pola elektrycznego wy-

nosi ππϕ mxy 2
2
+±=  (m. = 0, ±1, ±2, ...) i dodatkowo 000 EEE yx ==  wówczas za-

leżność (39) przybiera następującą postać:
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lub też

2
0

22 EEE yx =+ . (41)

Powyższe równanie jest równaniem okręgu, z tego też powodu ten rodzaj polaryza-
cji określany jest mianem polaryzacji kołowej. W tym przypadku amplitudy składo-
wych wektora natężenia pola elektrycznego pozostają stałe w czasie, a końce wekto-
rów w płaszczyźnie z = const zakreślają okrąg. W zależności od wartości różnicy
faz, mamy do czynienia z dwoma rodzajami skrętności wektora natężenia pola elek-
trycznego:

– polaryzacją kołową lewoskrętną dla ππϕ mxy 2
2
+= : wektor E obraca się

w płaszczyźnie z = const przeciwnie do ruchu wskazówek zegara z częstością
kołową ω ,

– polaryzacją kołową prawoskrętną dla ππϕ mxy 2
2
+−= : wektor E obraca się

w płaszczyźnie z = const zgodnie z ruchem wskazówek zegara z częstością ko-
łową ω .

Jeżeli pojęcie skrętności rozszerzymy do przypadku polaryzacji eliptycznej, wów-
czas z polaryzacją prawoskrętną mamy do czynienia, gdy 1800 << xyϕ , a z polary-

zacją lewoskrętną, gdy 360180 << xyϕ .
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Jeżeli natomiast πϕ 2mxy ±=  (m = 0, 1, 2, ...), to obie składowe wektora natężenia
pola elektrycznego wyrażone zależnościami (32) i (33) są w fazie, a wypadkowy
wektor przybiera postać:

( ) ( )kztjEiEEEE yxyx −+=+= ωcosˆˆ
00 . (42)

Oznacza to, iż dla stałych wartości amplitud yx EE 00 ,  drgania wektora natężenia

pola elektrycznego mają charakter harmoniczny z amplitudą ( )jEiEE yx
ˆˆ

000 +=  oraz
częstością kołową ω  w płaszczyźnie (x, y) wzdłuż kierunku określonego przez kąt

( )xy EE 00
1tan−=ς  w stosunku do osi x. Przypadek ten odnosi się do liniowej polary-

zacji światła, a zależność (39) przybiera postać:
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zatem

x
x

y
y E

E
E

E
0

0= , (44)

lub po prostu
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Widzimy zatem, iż obie składowe są w fazie, a ich amplitudy są proporcjonalne
z dokładnością do stosunku xy EE 00 . Zatem stan polaryzacji liniowej jest szczegól-
nym przypadkiem stanu polaryzacji eliptycznej, dla której yx EE 00 = .

Zmiany stanu polaryzacji światła w zależności od różnicy faz pomiędzy składo-
wymi wektora natężenia pola elektrycznego przedstawiono na rys. 3.5. Każdy stan
polaryzacji może być zatem złożony z dwóch fal spolaryzowanych liniowo we wza-
jemnie prostopadłych płaszczyznach. W zależności od rzeczywistych amplitud skła-
dowych wektora natężenia pola elektrycznego oraz różnicy faz między nimi uzysku-
jemy kołowe lub eliptyczne stany polaryzacji o różnej skrętności.

Jak wiadomo, światło naturalne emitowane ze źródeł termicznych jest niespolary-
zowane, czyli wektor natężenia pola elektrycznego drga w sposób nieuporządkowany
w losowych kierunkach. Możliwe jest jednak wymuszenie uporządkowania drgań
wektora natężenia pola elektrycznego, w wyniku czego uzyskuje się światło spolary-
zowane. Istnieje wiele sposobów uzyskania światła spolaryzowanego, ale do najczę-
ściej wykorzystywanych technik należy polaryzacja światła przez odbicie i załamanie,
selektywną absorpcję oraz dwójłomność optyczną.



I. BUZALEWICZ, H. PODBIELSKA36

Rys. 3.5. Zależność stanu polaryzacji światła od wartości różnicy faz xyϕ
pomiędzy składowymi yx EE , wektora natężenia pola elektrycznego

W pierwszym z nich mamy do czynienia np. w przypadku odbicia światła od gład-
kiej powierzchni dielektryka. Amplitudowy współczynnik odbicia, wyrażony jako
stosunek amplitudy wiązki odbitej od powierzchni do amplitudy wiązki padającej na
nią, opisuje ilościowo właściwości odbiciowe powierzchni, na którą pada światło.
Należy zaznaczyć, iż wartość tego współczynnika zależy nie tylko od kąta padania
wiązki świetlnej, lecz również od jej stanu polaryzacji. Jeżeli wyróżnimy dwie skła-
dowe wektora natężenia pola elektrycznego o kierunku równoległym lub prostopa-
dłym do płaszczyzny padania (zawierającej normalną do powierzchni padania oraz
promień wyznaczający bieg wiązki padającej), amplitudowe współczynniki odbicia
poszczególnych składowych wektora natężenia pola elektrycznego fali padającej są
opisane za pomocą amplitudowych równań Fresnela:
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gdzie ||, rr⊥  są amplitudowymi współczynnikami odbicia składowych wektora pola
elektrycznego odpowiednio prostopadłych oraz równoległych do płaszczyzny padania,

odbpad , EE  są amplitudami wektora natężenia pola elektrycznego odpowiednio wiązki
padającej i odbitej, załpad ,θθ  kątami padania i załamania wiązki świetlnej na po-

wierzchni granicznej, a 21, nn współczynnikami załamania odpowiednio ośrodka wej-
ściowego oraz ośrodka, na który pada wiązka świetlna. Jeżeli 12 nn > , wówczas zgod-
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nie z prawem załamania załpad θθ > , tym samym ⊥r  przyjmuje wartości ujemne dla
wszystkich kątów padania.

Z kolei ||r  przyjmuje wartość dodatnią dla kąta padania równego zero stopni
(w stosunku do normalnej do powierzchni). Wraz ze wzrostem kąta padania wartość ||r
spada aż do zera (dla kąta padania równego 90°). Przykładową zależność amplitudo-
wych współczynników odbicia od kąta padania dla dwóch stanów polaryzacji liniowej
przedstawiono na rys. 3.6. W analizowanym przypadku współczynnik załamania
ośrodka wejściowego wynosi 1, a współczynnik załamania ośrodka, na który pada
wiązka świetlna, wynosi 1,5.

Rys. 3.6. Zależność amplitudowych współczynników odbicia
od kąta padania dla dwóch stanów polaryzacji liniowej (n12 = 1,5)

Widzimy, iż dla pewnego kąta padania θP amplitudowy współczynnik odbicia
składowej wektora natężenia pola elektrycznego równoległej do płaszczyzny padania
jest równy zero. Oznacza to, że w tym przypadku światło odbite nie zawiera składowej
równoległej do płaszczyzny padania, lecz jedynie składową prostopadłą do niej. Od-
bita wiązka świetlna jest zatem całkowicie spolaryzowana liniowo. Efekt ten związany
jest ze zjawiskiem całkowitego wewnętrznego odbicia, które zachodzi dla pewnego
specyficznego kąta padania nazywanego kątem granicznym. Wówczas kąt pomiędzy
promieniem odbitym a załamanym jest równy 90°. Dla kątów padania o wartościach
większych od kąta granicznego mamy do czynienia z całkowitym wewnętrznym odbi-
ciem. Warunek opisujący zjawisko całkowitego wewnętrznego odbicia może być wy-
prowadzony z prawa załamania światła:
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Widzimy więc, iż przypadku przedstawionym na rys. 3.6, gdy 5,112 =nn , kąt pada-
nia, przy którym zachodzi zjawisko całkowitego wewnętrznego odbicia, wynosi
56,3°.

Ze wzorów Fresnela wynika, że nie jest możliwe uzyskanie w pełni spolaryzowa-
nej wiązki świetlnej przez załamanie światła. Wykorzystując to zjawisko możemy
uzyskać jedynie światło częściowo spolaryzowane, jednakże możliwe jest zwiększenie
jego stopnia polaryzacji poprzez wielokrotne załamanie światła. Oznacza to, iż wysoki
stopień polaryzacji osiągniemy poprzez wielokrotne przepuszczenie wiązki światła
pod kątem Brewstera przez tą samą płytkę lub też przez szereg płytek o odpowiednio
dobranych współczynnikach załamania. Zjawisko polaryzacji światła poprzez załama-
nie znalazło zastosowanie w komorach rezonansowych laserów, gdyż poprzez zasto-
sowanie elementów optycznych o określonym współczynniku załamania, na które
pada wiązka laserowa pod odpowiednim kątem, możliwa jest generacja silnie spolary-
zowanego światła.

Kolejnym sposobem uzyskania światła spolaryzowanego jest proces selektywnej
absorpcji [4, 9]. W przypadku folii polaryzacyjnej (polaroidu), którą jest np. folia po-
liestrowa z zanurzonymi w niej długimi dichroicznymi kryształami o średnicy dużo
mniejszej od długości fali, w momencie uporządkowania cząstek kryształu w taki
sposób, że tworzą one zbiór równolegle ułożonych przewodników, możliwe jest wy-
eliminowanie pewnych składowych wektora natężenia pola elektrycznego wiązki
światła padającej na taką strukturę. Dzieje się tak, ponieważ fala świetlna o kierunku
drgań wektora natężenia pola elektrycznego równoległym do osi długiej kryształów,
wytwarza w nich prąd, który ze względu na ich niezerowy opór przekształca się
w ciepło. Ponieważ energia świetlna w rozważanym ośrodku zostaje zamieniona na
ciepło, tym samym mamy do czynienia z rozpraszaniem energii niesionej przez skła-
dową wektora natężenia pola elektrycznego lub też absorpcją tej składowej przez
ośrodek. W przypadku wiązki spolaryzowanej prostopadle do kierunku uporządkowa-
nia cząstek przewodzących, prąd indukcyjny jest znikomy, zatem nie zachodzi proces
pochłaniania energii fali świetlnej lub jest on pomijalny.

Możliwe jest również spolaryzowanie światła poprzez wykorzystanie elementów
optycznych wykonanych z materiałów o właściwościach dwójłomnych, a dokładniej
mówiąc jednoosiowych kryształów dwójłomnych. Mamy wówczas do czynienia
z polaryzatorami pryzmatycznymi. W tym przypadku wchodzące do ośrodka światło
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ulega podziałowi na dwa promienie własne [1, 4, 6, 9]. Jeden z nich pada na po-
wierzchnię wewnętrzną pryzmatu pod kątem mniejszym od kąta całkowitego we-
wnętrznego odbicia, dlatego jest załamywany na powierzchni granicznej, a drugi
promień pada pod większym kątem tak, iż ulega całkowitemu wewnętrznemu odbi-
ciu i jest pochłaniany lub też odchylany i kierowany poza układ optyczny. Przykła-
dem takich polaryzatorów mogą być pryzmaty: Glan-Thompsona, Arensa, Glana,
Fostera, Wollastona itp.

Elementy optyczne, które wykorzystywane są do uporządkowania drgań wektora
natężenia pola elektrycznego, czyli przekształcenia wiązki niespolaryzowanej w spola-
ryzowaną nazywamy polaryzatorami. Zazwyczaj mamy na myśli polaryzatory liniowe
tzn. generujące światło spolaryzowane liniowo, gdyż polaryzatory eliptyczne lub ko-
łowe są złożeniem polaryzatora liniowego oraz ćwierćfalowej płytki fazowej. Powyżej
opisano kilka przykładów działania polaryzatorów liniowych, które opierają się na
eliminacji pozostałych składowych wektora natężenia poza składowymi drgającymi
w jednym, ściśle określonym kierunku wyznaczonym przez oś transmisji polaryzatora
(patrz rys. 3.7a).

(a)                                                                       (b)

Rys. 3.7. Zasada działania polaryzatora(a), Ilustracja prawa Malusa (b)

Ograniczenie pozostałych składowych wektora natężenia pola elektrycznego pro-
wadzi do zmniejszenia całkowitej amplitudy wektora natężenia pola elektrycznego
wiązki wyjściowej, a tym samym do zmniejszenia jej natężenia w stosunku do natęże-
nia wiązki padającej na polaryzator. W celu określenia natężenia wiązki wyjściowej
stosuje się prawo Malusa wyrażone wzorem (50).

W celu uproszczenia analizy załóżmy, że na polaryzator pada światło spolaryzo-
wane liniowo w płaszczyźnie tworzącej pewien kąt α z osią transmisji polaryzatora.
Każdy wektor natężenia pola elektrycznego 0E  możemy rozłożyć na dwie składowe:
prostopadłą ⊥

0E  oraz równoległą ||
0E  do kierunku przepuszczania polaryzatora (patrz

rys. 3.7b). Polaryzator przepuści jedynie składową równoległą, którą można opisać
zależnością:

αcos0
||
0 EE = . (49)
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Ponieważ natężenie fali elektromagnetycznej jest równe kwadratowi rzeczywistej
amplitudy jej wektora natężenia pola elektrycznego, zatem natężenie fali świetlnej po
przejściu przez polaryzator wynosi:

( ) α2
0

2||
0|| cosIEI == . (50)

Widzimy więc, że zależy ono od wartości natężenia wiązki wejściowej oraz od kąta
pomiędzy osią transmisji polaryzatora a kierunkiem drgań początkowego wektora
natężenia pola elektrycznego.

Polaryzacja fali świetlnej to uporządkowane drganie wektora natężenia pola
elektrycznego w ściśle określony sposób.

W zależności od sposobu drgań wektora natężenia pola elektrycznego wyróżnia-
my trzy podstawowe rodzaje polaryzacji: liniową, kołową i eliptyczną.

Gdy końce wektorów natężenia pola elektrycznego zakreślają w danej płaszczyźnie
z = const elipsę , mamy wówczas do czynienia z polaryzacją eliptyczną.

Gdy różnica faz pomiędzy składowymi wektora natężenia pola elektrycznego wy-

nosi ππϕ mxy 2
2
+±=  (m = 0, ±1, ±2, ...) i dodatkowo 000 EEE yx == , wówczas

mamy do czynienia z polaryzacją kołową.

W zależności od różnicy faz pomiędzy składowymi wektora natężenia pola elek-
trycznego wyróżniamy polaryzację eliptyczną oraz kołową prawoskrętną i le-
woskrętną.

Gdy różnica faz wynosi πϕ 2mxy ±=  (m = 0, 1, 2, ...), to obie składowe wektora
natężenia pola elektrycznego są w fazie i obserwujemy polaryzację liniową
światła.

Uporządkowanie drganie wektora natężenia pola elektrycznego możemy wymusić
poprzez odbicie i załamanie światła, selektywną absorpcję oraz dwójłomność
optyczną.

Wartość natężenia wiązki wejściowej po przejściu przez polaryzator liniowy za-
leży od wartości natężenia fali padającej na polaryzator oraz od kąta pomiędzy
osią transmisji polaryzatora a kierunkiem drgań początkowego wektora natężenia
pola elektrycznego.
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3.3.  Natężenie promieniowania świetlnego
i podstawy fotometrii

Fala elektromagnetyczna, rozchodząc się w przestrzeni staje się źródłem energii,
która może prowadzić do podniesienia temperatury danego przedmiotu, wzbudzić jego
luminescencję lub też jest w stanie zainicjować przebieg różnego rodzaju reakcji che-
micznych, określanych mianem fotochemicznych. W zależności od ilości dostarczonej
energii świetlnej możemy uzyskać różnego rodzaju efekty, dlatego też określenie na-
tężenia światła jest tak istotne w optyce biomedycznej.

Porównywaniem oraz pomiarem energii światła białego zajmuje się fotometria,
z kolei porównywaniem i pomiarem energii poszczególnych składowych długości fali
analizowanego światła, czyli składowych spektralnych, zajmuje się spektrofotometria.
Detekcja promieniowania elektromagnetycznego, w tym światła, opiera się na pomia-
rze energii tego promieniowania, dlatego też poniżej opisane zostaną podstawowe
wielkości fizyczne pozwalające na scharakteryzowanie energii niesionej przez falę
elektromagnetyczną, jak również wielkości powszechnie stosowane w fotometrii.

W przypadku, gdy chcemy analizować „ilość” światła oświetlającego daną po-
wierzchnię, posługujemy się wielkością fizyczną określaną mianem natężenia promie-
niowania I, która zdefiniowana jest jako uśredniona energia promieniowania padającego
na jednostkową powierzchnię w jednostkowym czasie. Każdy detektor promieniowania
charakteryzuje się skończonymi wymiarami powierzchni sensorycznej, zatem oświe-
tlona powierzchnia detektora zawsze ogranicza się do pewnego ustalonego obszaru.
Z tego też powodu, w celu wyeliminowania zależności uzyskiwanych wyników po-
miaru natężenia promieniowania od rozmiaru okna detektora, wartość całkowitej
energii promieniowania dzieli się przez wartość powierzchni detektora. Jednocześnie
pomiary wykonywane są w skończonym okresie czasu t, tym samym wyniki pomia-
rów przeprowadzonych w tych samych warunkach, lecz w innym okresie czasu, mogą
się w znaczny sposób różnić. W celu wyeliminowania tego wpływu czyli normalizacji
uzyskiwanych wyników pomiarów, zmierzoną wartość dzieli się również przez czas t.
W ten sposób średnia wartość energii elektromagnetycznej podzielona przez po-
wierzchnię detektora oraz czas pomiaru, określa wartość natężenia promieniowania.
Jednocześnie wartość I określa się na podstawie czasowo uśrednionej wartości modułu
wektora Poyntinga. Jak to było wspomniane, to wektor Poyntinga (równanie (30)) okre-
śla kierunek rozchodzenia się gęstości strumienia energii fali elektromagnetycznej.
Znając wektor natężenia pola elektrycznego, z zależności (27) można wyznaczyć wektor
natężenia pola magnetycznego i dodatkowo, wprowadzając go do równania (30), mo-
żemy uzyskać następującą zależność opisującą wektor Poyntinga:

sES 2

0

0

μμ
εε

= , (51)
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gdzie E określa wartość wektora natężenia pola elektrycznego. Ponieważ natężenie
pola elektrycznego jest wielkością zmienną w czasie, również wektor Poyntinga bę-
dzie zmieniał się w czasie, dlatego konieczne jest jego uśrednienie czasowe. Uśred-
niona wartość modułu wektora Poyntinga może zostać przedstawiona w następujący
sposób:

2
0

0

0

2
1 ES

μμ
εε

= , (52)

gdzie E0 oznacza rzeczywistą amplitudę wektora natężenia pola elektrycznego. Często
wartość tę normuje się tak, iż wartość natężenia promieniowania może być opisana
przez następująca zależność:

2
0

0

0

2
1
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I ==
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εε

. (53)

Widzimy zatem, iż natężenie promieniowania jest równe kwadratowi rzeczywistej
amplitudy wektora natężenia pola elektrycznego. Z uwagi na fakt, iż pole magnetycz-
ne nie jest obserwowalne wizualnie, powyższe wielkości wektora Poyntinga, jego
uśrednionego modułu oraz natężenia promieniowania zostały wyrażone przez wielko-
ści związane z polem elektrycznym. Z tego też powodu w optyce najczęściej analizuje
się jedynie składową elektryczną pola elektromagnetycznego.

Należy jednak pamiętać, iż pomiary natężenia światła wiążą się z nieodwracal-
ną utratą części informacji na temat rozchodzącego się w przestrzeni światła. Fakt,
iż natężenie promieniowania jest równe kwadratowi rzeczywistej amplitudy E
implikuje całkowitą utratę informacji na temat fazy propagujących fal elektroma-
gnetycznych, co zostanie pokazane poniżej. Jak wiadomo falę świetlną, podobnie,
jak każdą falę elektromagnetyczną, możemy opisać funkcją harmoniczną, repre-
zentującą drgania harmoniczne wektora natężenie pola elektrycznego. W optyce
falowej monochromatyczne fale świetlne reprezentowane są przez funkcję zespo-
loną o następującej postaci [3]:

( ) ( )[ ]{ }rtirAtrU ϕω += exp)(, , (54)

która spełnia równanie falowe (13). Niezależny czasowo człon ( ){ }rirArU ϕexp)()( =
powyższego równania określa się mianem amplitudy zespolonej (fazora), której moduł
jest równy rzeczywistej amplitudzie fali w danym punkcie przestrzeni )(rA , a jej
argument [ ] ( )rrU ϕ=)(arg  nazywamy fazą fali. Widzimy zatem, iż funkcję zespoloną
opisaną zależnością (54), możemy przedstawić w następującej postaci:

( ) )exp(),( tirUtrU ω= . (55)
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Amplituda zespolona fali świetlnej zawiera zatem informację na temat amplitudy
fali )(rA , czyli niesionej przez nią energii oraz fazy ( )rϕ  opisującej jej rozkład prze-
strzenny. W pomiarach optycznych stosowane są różne detektory np. oko, fotoemulsja
światłoczuła, fotodiody, fotopowielacze, kamery CCD etc., które mierzą natężenie pro-
mieniowania świetlnego. Widzimy zatem, iż nie możemy przeprowadzić rejestracji całej
amplitudy zespolonej ( ){ }rirArU ϕexp)()( = , a tym samym zapisać pełną informacji o
obiekcie, lecz zapisujemy jedynie jej część amplitudową, gdyż natężenie promieniowa-
nia jest proporcjonalne do kwadratu modułu amplitudy zespolonej fali świetlnej, czyli

( ) [ ]2*2 )()()()( rArUrUrUrI =⋅== , (56)

gdzie symbol * oznacza sprzężenie liczby zespolonej. Tym samym rejestracja natęże-
nia promieniowania pozwala na rejestrację informacji amplitudowej oraz powoduje
utratę informacji fazowej na temat propagującej fali świetlnej. W celu odzyskania tej
informacji stosuje się różnego rodzaju techniki interferometryczne lub też hologra-
ficzne, polegające na specyficznym zakodowaniu informacji fazowej w modulacji
amplitudy fali świetlnej.

Jak już to było wspomniane powyżej, pomiarem charakterystyki energetycznej
światła białego emitowanego przez źródła światła lub też padającego na dane obiekty,
zajmuje się fotometria. W celu bezpośredniego określenia oraz porównania efektyw-
ności działania źródeł świetlnych lub też oświetlenia powierzchni, w fotometrii stosuje
się pewne podstawowe wielkości fizyczne, które zostaną przedstawione poniżej.

W ogólnym przypadku fotometrię dzielimy na fotometrię energetyczną (obiek-
tywną) oraz fotometrię wizualną (subiektywną), która odnosi się do pomiarów wy-
konywanych za pomocą odbiorników selektywnych spektralnie, czyli o różnej czu-
łości dla określonych długości fal promieniowania [4, 5]. Z uwagi na fakt, iż
pomiary fotometryczne oparte na ocenie wzrokowej mają duże znaczenie praktycz-
ne, stworzono odrębny układ jednostek fotometrii subiektywnej. Przedstawione po-
niżej wielkości fizyczne będą odnosiły się do obu obszarów fotometrii: subiektyw-
nej i obiektywnej.

Na początku wprowadźmy pojęcie kąta bryłowego Ω, którego jednostką jest stera-
dian (sr). Steradian jest to kąt bryłowy o wierzchołku w środku kuli wycinający z jej
powierzchni pole równe kwadratowi promienia tej kuli. Wartość kąta bryłowego wy-
rażonego w steradianach określa stosunek pola P wyciętego przez ten kąt na po-
wierzchni kuli o promieniu r do kwadratu tego promienia:

]sr[2r
P

=Ω . (57)

Pełny kąt bryłowy jest równy 4π sr. Jedną z podstawowych wielkości fotometrycz-
nych opisującą ilość energii Σd  wypromieniowaną w jednostce czasu dt  przez źródło
światła jest strumień energii oφ  zdefiniowany w następujący sposób:
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dt
d

o
Σ

=φ . (58)

Jednostką strumienia energii świetlnej jest wat (W). Strumień ten będziemy określać mia-
nem obiektywnego strumienia energii, gdyż dotyczy on detektorów rejestrujących światło
polichromatyczne – białe, z taką samą czułością dla wszystkich jego składowych.

W celu pomiaru strumienia energii Sφ  w sposób subiektywny, czyli wizualnie tzn.
stosując detektor o określonej czułości spektralnej np. oko ludzkie, konieczne jest
uwzględnienie czułości detektora ( )ληdet  na promieniowanie o różnych długościach
fali [4]. Czułość tę można zdefiniować jako stosunek Sφ  subiektywnego (wizualnego)
strumienia energii do obiektywnego strumienia energii. Jeżeli dodatkowo wprowa-
dzimy funkcję rozkładu spektralnego strumienia energii:

( )
λ
φλφ
Δ
Δ

= o , (59)

wówczas subiektywny, wizualny strumień energii może być wyrażony przez nastę-
pującą zależność:

( ) ( )∫=
1

0

det

λ

λ

λλφληφ dS , (60)

gdzie całkowanie zachodzi po przedziale spektralnym, dla którego czułość detektora
jest różna od zera. Jednostką subiektywnego strumienia energii jest lumen (lm).

Natężenie promieniowania źródła światła (światłość) Izr jest to strumień promie-
niowania emitowany ze źródła światła w jednostkowym kącie bryłowym. Podobnie,
jak w przypadku strumienia energii, w zależności od sposobu pomiaru, wyróżniamy
obiektywne natężenie promieniowania źródła światła:

Ω
= ooI φ

zr , (61)

którego jednostką jest wat przez steradian (W/sr) oraz subiektywne natężenie promie-
niowania źródła światła:

Ω
= SSI φ

zr , (62)

którego jednostką jest kandela (cd).
Kolejną wielkością fotometryczną charakteryzującą źródło światła jest luminancja

L (jaskrawość), którą definiuje się jako strumień promieniowania emitowanego przez
jednostkę powierzchni źródła w jednostkowym kącie bryłowym. Podobnie, jak po-
przednio, wyróżniamy luminancję obiektywną:
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oraz luminancję subiektywną:
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Jednostką luminancji subiektywnej jest nit. Źródło światła ma luminancję równą
1 nitowi, jeżeli 1 m2 powierzchni źródła emituje promieniowanie o światłości 1 kan-
deli w kierunku normalnym do powierzchni.

W celu charakteryzacji warunków oświetlenia powierzchni wprowadzono wielkość
fizyczną określaną jako oświetlenie i zdefiniowaną przez strumień światła normalnie
padającego na jednostkę powierzchni. W przypadku fotometrii obiektywnej wielkość
tę nazywamy natężeniem napromienienia (także gęstością mocy lub gęstością stru-
mienia energii) i wyrażamy poprzez następującą zależność:

⎥⎦
⎤

⎢⎣
⎡= 2m

W
P

E eφ . (65)

W przypadku fotometrii subiektywnej nazywamy ją natężeniem oświetlenia:

⎥⎦
⎤

⎢⎣
⎡ == lx

m
lm

2P
E S

S
φ , (66)

którego jednostką jest lux (lx). Natężenie oświetlenia jest równe 1 lx, jeżeli punktowe
źródło światła o światłości 1 cd znajduje się w odległości 1 m od oświetlanego przed-
miotu (powierzchni).

Dodatkowo w przypadku fotometrii obiektywnej definiuje się kolejną wielkość fi-
zyczną nazywaną gęstością energii promieniowania, określającą energię Σ  emitowa-
ną przez/lub padającą na jednostkę powierzchni:

⎥⎦
⎤

⎢⎣
⎡Σ

= 2m
J

S
GE (67)

Zestawienie podstawowych wielkości fizycznych fotometrii obiektywnej oraz su-
biektywnej, jak również ich jednostek, zostało przedstawione w tab. 1.

Podstawową relacją przedstawiającą związki pomiędzy wielkościami fotometrycz-
nymi jest prawo odwrotnych kwadratów, które wyraża zasadę zachowania energii wy-
emitowanej przez źródło światła. Rozpatrzmy zatem przypadek punktowego źródła
światła, równomiernie emitującego energię we wszystkich możliwych kierunkach. Do-
datkowo załóżmy, że przestrzeń wokół źródła światła została ograniczona przez dwie
powierzchnie sferyczne o promieniach krzywizny równych odpowiednio r1 oraz r2

(patrz rys. 3.8).
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Table 1. Porównanie podstawowych wielkości fotometrycznych oraz ich jednostek

Fotometria obiektywna Fotometria subiektywna
(wizualna)

wielkość fizyczna jednostka wielkość fizyczna jednostka

1 energia promienista – emitowana
lub padająca na powierzchnię

[J] ilość światła [lm·s]

2 obiektywny strumień energii (moc
promienista)

[W] subiektywny strumień
energii (strumień świetlny)

[lm]

3 natężenie promieniowania źródła
światła (światłość)

[W/sr] światłość [cd]=[lm/sr]

4 luminancja promieniowania (ja-
skrawość)

[W/sr·m2] luminancja [nt]=[cd/m2]

5 natężenie napromienienia (gęstość
mocy, gęstość strumienia energii,

oświetlenie)

[W/m2] natężenie oświetlenia [lm/m2]

6 gęstość energii promieniowania [J/m2]

Rys. 3.8. Emisja promieniowania przez punktowe źródło światła (wyjaśnienie w tekście)

Przyjmijmy również, że wyrażenia )(),( 2010 rArA  reprezentują amplitudy fal
świetlnych w odległości odpowiednio r1 oraz r2 od źródła światła. Zgodnie z zasa-
dą zachowania energii, całkowita energia przechodząca w jednostce czasu przez
kolejne powierzchnie ograniczające oddalone o r1 oraz r2 od źródła punktowego
musi być taka sama. Oczywiście przy założeniu, iż w przestrzeni tej nie ma innych
źródeł światła i nie zachodzi zjawisko absorpcji. W dalszych rozważaniach należy
pamiętać, iż natężenie jest równe średniej energii padającej na jednostkę po-
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wierzchni w jednostce czasu. Jeżeli odwołamy się do równania (53), które mówi,
że natężenie promieniowania jest proporcjonalne do kwadratu rzeczywistej am-
plitudy fali świetlnej i wielkość tę pomnożymy przez pole oświetlonej powierzchni
oraz wyciągniemy pierwiastek tego wyrażenia, wówczas otrzymamy następującą
zależność:

( ) ( )202101 rArrAr = , (68)

Ponieważ wartości ir  mogą przybierać dowolne wartości, oznacza to, iż

const)(0 =rrA , (69)

czyli amplituda fali musi się zmniejszać proporcjonalnie do odwrotności odległości ir
powierzchni ograniczającej od źródła światła. Stwierdzenie to jest w pełni uzasadnio-
ne, jeśli zauważymy, iż punktowe źródło światła generuje falę sferyczną, której am-
plituda jest równa rA .

Tym samym zgodnie z równaniem (53), które mówi, iż natężenie jest proporcjo-
nalne do kwadratu amplitudy fali świetlnej, natężenie promieniowania emitowanego
przez punktowe źródło światła jest proporcjonalne do 1/r2. Przedstawione twierdzenie
nazywamy prawem odwrotnych kwadratów. Jego postać odnoszącą się do podstawo-
wych wielkości fotometrycznych, jak również opisującą ich wzajemne zależności
i związki, możemy przedstawić w następujący sposób:
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Oznacza to, że przy stałym natężeniu promieniowania źródła światła (światłości)
oświetlenie (natężenie napromieniania, natężenie oświetlenia) maleje wraz z kwadra-
tem odległości od źródła światła.

W przypadku, gdy źródło promieniowania charakteryzuje się równomiernym natę-
żeniem oświetlenia we wszystkich kierunkach, czyli w pełnym kącie bryłowym, wów-
czas całkowity strumień energii opisany jest zależnością:

zrzr 4 IICC πφ =⋅Ω= . (71)

Porównywaniem oraz pomiarem energii światła białego zajmuje się fotometria,
z kolei porównywaniem i pomiarem energii poszczególnych składowych długości
fali analizowanego światła zajmuje się spektrofotometria.

Natężenie promieniowania I zdefiniowane jest jako uśredniona energia promienio-
wania padającego na jednostkową powierzchnię w jednostkowym czasie.
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Fotometrię dzielimy na fotometrię energetyczną (obiektywną) oraz fotometrię wi-
zualną (subiektywną), która odnosi się do pomiarów wykonywanych za pomocą
odbiorników selektywnych spektralnie, czyli o różnej czułości dla określonych dłu-
gości fal promieniowania.

Do głównych wielkości fizycznych stosowanych w fotometrii obiektywnej
należy: energia promienista (emitowana lub padająca na powierzchnię) [J],
obiektywny strumień energii (moc promienista) [W], natężenie promieniowa-
nia źródła światła (światłość) [W/sr], luminancja promieniowania (jaskra-
wość) [W/sr·m2], natężenie napromienienia [W/m2], gęstość energii promie-
niowania [J/m2].

Do głównych wielkości fizycznych stosowanych w fotometrii wizualnej należy:
ilość światła [lm.s], subiektywny strumień energii (strumień świetlny) [lm],
światłość [cd], luminancja [nt], natężenie oświetlenia [lm/m2].

Zgodnie z prawem odwrotnych kwadratów natężenie promieniowania emitowa-
nego przez punktowe źródło światła jest odwrotnie proporcjonalne do kwadratu
odległości od źródła – r2.

3.4.  Transformacja światła na obiektach materialnych

Propagujące w przestrzeni światło podlega transformacji optycznej w kontakcie
z każdym obiektem materialnym, zarówno nieożywionym, jak i ożywionym, znajdu-
jącym się na jego drodze. W konsekwencji mamy do czynienia z amplitudowo-fazową
modulacją fal świetlnych, która jest zależna od specyficznych, osobniczych cech da-
nego obiektu, które wpływać mogą m.in. na stopień polaryzacji, amplitudę oraz roz-
kład przestrzenny np. rozbieżność lub też kierunek propagacji wiązki świetlnej. Pro-
mieniowanie padające na obiekt może zostać odbite całkowicie lub częściowo, może
ulec odbiciu zwierciadlanemu lub też dyfuzyjnemu na granicy ośrodków o różnych
współczynnikach załamania (patrz rys. 3.9).

Jednocześnie może ono być również rozproszone przez centra rozpraszające znaj-
dujące się na powierzchni lub wewnątrz tego obiektu lub zostać zaabsorbowane przez
różnego rodzaju chromofory [10]. Mamy tym samym do czynienia zarówno ze zmianą
początkowego kierunku propagacji światła, jak również niesioną przez nie energią pro-
mienistą. Ta część promieniowania, która nie została zaabsorbowana i nie uległa ani
odbiciu, ani załamaniu na powierzchni granicznej, może rozchodzić się dalej w ośrodku.
Zjawisko to nazywane jest transmisją.
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Rys. 3.9. Schematyczna ilustracja transformacji światła na obiekcie materialnym

Światło padające może przejść przez analizowany obiekt (są to tzw. obiekty przezro-
czyste, transparentne) całkowicie (bez strat energii promienistej) lub też częściowo (ze
stratami energii promienistej). Gdy mamy do czynienia z silnymi procesami absorpcji,
rozpraszania czy odbicia, wiązka świetlna transmitowana przez obiekt może nie zostać
w ogóle zaobserwowana (tzw. obiekty nieprzezroczyste, nietransparentne).

Fala świetlna staje się nośnikiem informacji przedmiotowej, którą można odzyskać,
wykorzystując odpowiednie techniki optycznego przetwarzania informacji w celu dokład-
nego scharakteryzowania badanych obiektów fizycznych. To intuicyjne spostrzeżenie leży
u podstaw metodologii wszystkich optycznych technik diagnostyki, a także terapii me-
dycznych. Każdy obiekt może być scharakteryzowany przez podstawowe parametry fi-
zyczne, jak np. współczynnik załamania światła, współczynnik absorpcji, rozpraszania,
transmisji lub też odbicia, które w bezpośredni sposób charakteryzują oddziaływanie tego
obiektu ze światłem, a tym samym opisują efektywność transformacji fal świetlnych. Na-
leży podkreślić, iż wszystkie znane klasyczne zjawiska optyczne obserwowalne przy
kontakcie światła z materią nieożywioną takie, jak odbicie, rozproszenie, załamanie, dy-
frakcja czy też absorpcja światła, zachowują swoją poprawność i mogą być rozpatrywane
również w odniesieniu do materii żywej – na przykład narządów, tkanek lub też innych
obiektów biologicznych (np. komórek lub bakterii), a charakter (amplitudowy lub też
fazowy) transformacji światła na nich jest bezpośrednio związany z ich właściwościami
optycznymi i w zależności od tego może mieć różny przebieg.

W przypadku obiektów biologicznych uzyskane efekty optyczne mogą charaktery-
zować się znacznie większą dynamiką niż w przypadku obiektów nieożywionych.
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Przyczyną takiego stanu rzeczy jest fakt, iż obiekty te są ośrodkami bardzo silnie ani-
zotropowym zarówno strukturalnie, biochemicznie, jak i optycznie. Złożony skład
chemiczny związany z obecnością różnorodnych związków chemicznych m.in. biał-
kowych, lipidowych, chromoforów itp., jak również skomplikowana budowa struktu-
ralna tych obiektów może prowadzić do np. rozpraszania, absorpcji i ugięcia światła,
które w ogólnym przypadku prowadzą do osłabienia wiązki świetlnej.

Należy jednak pamiętać, iż w konsekwencji tego oddziaływania, dzięki analizie np.
rozkładu przestrzennego światła rozproszonego, indukowanej luminescencji lub też
właśnie osłabienia wiązki świetlnej, jesteśmy w stanie w dość precyzyjny sposób
scharakteryzować właściwości obiektów biologicznych. Zdobyte w ten sposób infor-
macje mogą znaleźć praktyczne wykorzystanie w nowych technikach diagnostycznych
lub terapeutycznych.

Widzimy zatem, iż u podstaw różnych technik optyki biomedycznej leży koniecz-
ność scharakteryzowania oddziaływania światła z materią żywą w oparciu o klasyczne
zjawiska optyczne. Omówione zatem zostaną tu podstawy fizyczne takich zjawisk jak:
załamanie, odbicie, absorpcja, luminescencja oraz rozpraszanie światła.

3.4.1.  Załamanie i odbicie światła

Jak wiadomo z podstaw optyki, światło padając na granicę ośrodków o różnych
współczynnikach załamania może ulec odbiciu oraz załamaniu.

Rys. 3.10. Odbicie oraz załamanie płaskiej fali świetlnej na granicy ośrodków
o różnych współczynnikach załamania (objaśnienia w tekście)

Oba procesy powodują zmianę kierunku propagacji padającej wiązki świetlnej oraz
zmianę jej amplitudy. Schematyczne przedstawienie tych zjawisk w przypadku skoli-
mowanej wiązki świetlnej zostało pokazane na rys. 3.10. Widzimy, iż padająca na
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granicę ośrodków o różnych współczynnikach załamania wiązka świetlna padE  ulega
częściowemu odbiciu odbE , a pozostała jej część załE  załamuje się i rozprzestrzenia
się dalej w drugim ośrodku, przy czym:

załodbpad EEE += . (72)

Omawiane procesy należą do jednych z podstawowych transformacji światła na
obiektach, jak również prowadzą do osłabienia natężenia wiązki świetlnej rozchodzą-
cej się w drugim ośrodku.

3.4.1.1.  Odbicie światła

Rozważmy przypadek, w którym skolimowana wiązka świetlna, czyli innymi sło-
wy zbiór fal płaskich, pada na płaską, gładką optycznie powierzchnię ośrodka np.
szkła, które dla uproszczenia znajduje się w próżni, pod kątem θpad w stosunku do
normalnej (patrz rys. 3.11). Jak wiadomo każdy ośrodek materialny składa się z ato-
mów, które za pomocą różnego rodzaju wiązań łączą się ze sobą, tworząc cząstki,
z których ten ośrodek się składa. Atomy o określonej strukturze elektronowej pod
wpływem zewnętrznego, oscylacyjnego pola elektrycznego wprawiane są w ruch,
czyli innymi słowy są dipolami elektrycznymi, drgającymi z częstością odpowiadającą
wzbudzającemu polu elektrycznemu.

W tym przypadku dipole te stają się wtórnymi źródłami pola elektromagnetycz-
nego. Widzimy zatem, iż omawiany przypadek można sprowadzić do analizy od-
działywania fali elektromagnetycznej z każdym atomem z osobna. Zjawisko odbicia
może być zatem rozpatrywane jako wynik rozproszenia promieniowania elektroma-
gnetycznego na atomach ośrodka. W celu uproszczenia prowadzonej analizy ogra-
niczmy się jedynie do oddziaływania fali elektromagnetycznej z jedną warstwą ato-
mów zlokalizowanych tuż przy powierzchni ośrodka, na które pada światło. Atomy
ośrodka mogą być traktowane jako elementarne centra rozpraszające (rys. 3.12 A, B,
C i D). Wzbudzone atomy stają się wtórnymi źródłami promieniowania elektroma-
gnetycznego, które emitują z powierzchni ośrodka wtórne fale elektromagnetyczne.
Ponieważ odległość pomiędzy kolejnymi atomami jest znacznie mniejsza niż dłu-
gość fali światła padającego na ośrodek, fale świetlne wyemitowane z powrotem do
próżni są w fazie, a tym samym interferują konstruktywnie tylko w jednym ściśle
określonym kierunku, tworząc wiązkę światła odbitego. Ostatnie stwierdzenie traci
swoją słuszność, gdy zastosowane zostanie promieniowanie krótkofalowe np. pro-
mieniowanie rentgenowskie, ponieważ wówczas będziemy mieli do czynienia
z wiązkami odbitymi w kilku kierunkach. Będzie to miało miejsce również w sytu-
acji, gdy odległości pomiędzy atomami będą porównywalne lub większe od długości
fali stosowanego światła, gdyż w tym przypadku taką strukturę można traktować jak
siatkę dyfrakcyjną.
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Rys. 3.11. Odbicie wiązki świetlnej na powierzchni ośrodka będącego zbiorem cząsteczek
(na podstawie [1])

Tym samym falę odbitą należy traktować jako superpozycję fal świetlnych rozpro-
szonych na każdej cząsteczce powierzchni ośrodka, a wypadkowy front falowy wiązki
odbitej stanowi obwiednię elementarnych frontów falowych wyemitowanych przez te
nie (rys. 3.11E).

Rys. 3.12. Odbicie wiązki świetlnej na powierzchni granicznej
dwóch ośrodków (objaśnienia w tekście)

Kierunek wiązki odbitej jest uzależniony od stałej różnicy faz pomiędzy centrami
rozpraszającymi, która z kolei zależy od kąta padania wejściowej fali świetlnej. W celu
dokładnego wyznaczenia kąta odbicia przeanalizujmy bardziej poglądowy schemat
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(patrz rys. 3.12) przedstawiający omawiany powyżej przypadek. Jeżeli przyjmiemy, że
odcinek AB  pokrywa się z frontem falowym wzbudzającym poszczególne po-
wierzchniowe atomy ośrodka, to wówczas odcinek CD  reprezentuje wypadkowy
front falowy wygenerowany przez wtórne źródła światła. Aby w płaszczyźnie wyzna-
czonej przez odcinek CD  nastąpiła konstruktywna superpozycja fal rozproszonych
na centrach zlokalizowanych odpowiednio w punktach A i C, czyli innymi słowy, aby
były one w fazie, odcinki BC  oraz AD  muszą być sobie równe.

Ponieważ ( ) pad90 θ−=∠ ACB , a ( ) 90=∠ ABC , zatem ( ) padθ=∠ BAC  i analo-

gicznie .odbACD θ=∠ . W konsekwencji prawdziwe są więc zależności:

( )
AC
BC

BAC ==∠ padsinsin θ , (73)

( )
AC
AD

ACD ==∠ odbsinsin θ . (74)

Dodatkowo oba trójkąty ABCΔ  oraz CDAΔ  mają wspólną przeciwprostokątną, za-
tem ostatecznie:

odbpad sinsin θθ
ADBC

= . (75)

Wszystkie fale świetlne, zarówno padające, jak i odbite, propagują w tym samym
ośrodku – próżni, zatem ich prędkość c jest taka sama, więc przy założeniu,
że tcADBC Δ==  warunek (75) jest spełniony tylko wtedy, gdy odbpad sinsin θθ = .
W konsekwencji uzyskujemy powszechnie znaną w fizyce zależność opisującą pra-
wo odbicia:

odbpad θθ = , (76)

która mówi, iż kąt odbicia jest równy kątowi padania.
W optyce geometrycznej przyjmuje się, iż promień świetlny jest to linia wskazu-

jąca kierunek rozchodzenia się energii promieniowania i w przypadku ośrodków
izotropowych jest ona również prostopadła do frontu falowego (powierzchni falo-
wej, czoła fali). Przybliżenie to jest stosowane w sytuacji, gdy wszystkie analizowa-
ne wymiary są znacznie większe niż długość fali stosowanego światła, zatem moż-
liwe jest przyjęcie założenia, że długość fali dąży do zera. Właśnie do pojęcia
promienia odnosi się druga część prawa odbicia, która mówi, iż promień padający,
normalna do powierzchni oraz promień odbity leżą w jednej płaszczyźnie nazywanej
płaszczyzną padania.
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W zależności od stanu struktury powierzchni, na którą pada wiązka świetlna, ma-
my do czynienia z dwoma podstawowymi rodzajami odbicia: odbiciem zwierciadla-
nym (lustrzanym) oraz odbiciem dyfuzyjnym. W przypadku, gdy powierzchnia gra-
niczna dwóch ośrodków o różnych współczynnika załamania jest chropowata tzn.
nierówności powierzchni są większe lub porównywalne z długością fali światła na nią
padającego, wówczas mamy do czynienia z rozpraszaniem światła we wszystkich
kierunkach, czyli odbiciem dyfuzyjnym (patrz rys. 3.13c). Gdy nierówności po-
wierzchni są małe w porównaniu do długości fali wiązki padającej, czyli mamy do
czynienia z powierzchnią bardziej gładką optycznie, wówczas ma miejsce stopniowe
ukierunkowywanie się wiązki odbitej (patrz rys. 3.13b). Gdy nierówności te są znacz-
nie mniejsze niż długość fali, czyli w sytuacji gdy mamy do czynienia z powierzchnią
gładką optycznie, wówczas zachodzi odbicie tylko w jednym kierunku zdefiniowanym
przez prawo odbicia, czyli tzw. odbicie zwierciadlane lub lustrzane (patrz rys. 3.13a).
W tym granicznym przypadku możemy stosować pojęcia promienia padającego, od-
bitego i załamanego.

(a) (b) (c)

Rys. 3.13. Rodzaje odbicia światła: (a) odbicie zwierciadlane (lustrzane), (b) (c) odbicie dyfuzyjne
dla zwiększających się w stosunku do długości fali światła wymiarów nierówności powierzchni

3.4.1.2.  Załamanie światła

W poprzednim podrozdziale analizowaliśmy zjawisko odbicia światła, czyli jego
transformację na powierzchni rozgraniczającej dwa ośrodki o różnych współczynnikach
załamania. Proces ten polegał na zmianie kierunku propagacji światła w wyniku bezpo-
średniego oddziaływania promieniowania świetlnego z przypowierzchniowymi atomami
ośrodka, które pod wpływem oscylacyjnego, zewnętrznego pola elektrycznego stają się
dipolami elektrycznymi. W przypadku gładkiej powierzchni wiązka odbita rozprze-
strzenia się dalej w tym samym ośrodku w kierunku określonym przez kąt odbicia.
Oprócz zmiany kierunku propagacji mamy również do czynienia ze zmniejszeniem się
amplitudy wiązki odbitej w stosunku do amplitudy wiązki padającej na granicę ośrod-
ków. Dzieje się tak, ponieważ w tym przypadku mamy do czynienia z podziałem am-
plitudy wiązki wejściowej, gdyż oprócz generacji wiązki odbitej, część wiązki wejścio-
wej rozprzestrzenia się dalej w drugim ośrodku.



3. Podstawy fotofizyki 55

W tej części rozdziału skupimy się na scharakteryzowaniu fali świetlnej rozprze-
strzeniającej się w drugim ośrodku oraz na zjawisku załamania światła, zachodzącego
na granicy ośrodków.

Proces załamania światła w ośrodku materialnym sprowadza się do wyjaśnienia
zmiany prędkości rozchodzenia się fali świetlnej w ośrodkach o różnych współczyn-
nikach załamania światła. Zmiana kierunku propagacji rozchodzącej się w ośrodku
wiązki spowodowana jest tym, że wypadkowa prędkość fal świetlnych zależy od ro-
dzaju ośrodka, a dokładniej od jego współczynnika załamania. W celu dokładnego
wyjaśnienia tych spostrzeżeń przeanalizujmy schematyczne przedstawienie procesu
załamania światła na granicy dwóch ośrodków o współczynnikach załamania równych
odpowiednio 0n  oraz 1n  (patrz rys. 3.14). Jak wiadomo, odległości pomiędzy kolej-
nymi maksimami lub kolejnymi minimami amplitudy fali świetlnej (innymi słowy
kolejnymi grzbietami lub dolinami fali) określa okres przestrzenny fali świetlnej, czyli
długość fali. W ośrodku o współczynniku załamania 0n  fala świetlna ma długość fali
równą 0λ , jednakże w ośrodku o współczynniku załamania 1n , jej długość ulega
zmianie i wynosi 1λ .

Rys. 3.14. Załamanie fal świetlnych na granicy ośrodków
o różnych współczynnikach załamania (objaśnienia w tekście)

Aby zrozumieć, dlaczego tak się dzieje, odwołajmy się ponownie do przybliżenia
zastosowanego w analizie odbicia światła od powierzchni granicznej. Załóżmy, że
ośrodek składa się z równomiernie rozmieszczonych atomów, z których każdy działa
na inne otaczające go atomy z pewną siłą. Siły te w stanie równowagi ośrodka rów-
noważą się.
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W sytuacji, gdy jeden z atomów zostanie wzbudzony np. przez padającą na ośro-
dek falę elektromagnetyczną będącą źródłem energii, wówczas w wyniku wzajemnego
oddziaływania międzyatomowego kolejne atomy będą wzbudzane i zaburzenie będzie
się dalej rozprzestrzeniać w ośrodku. Zatem w sytuacji, gdy na granicę ośrodków pada
fala świetlna, wówczas wzbudzone atomy stają się dipolami elektrycznymi i zaczynają
drgać z częstością równą częstości fali świetlnej, gdyż drgania wzbudzone mają tę
samą częstotliwość co źródło wzbudzające. Oznacza to, iż maksima, bądź też minima
amplitudy drgań fali świetlnej po obu stronach powierzchni granicznej muszą leżeć
w tych samych odległościach, gdyż atomy znajdujące się na powierzchni muszą być
poddane działaniu pola elektromagnetycznego o tej samej częstości zmian jego am-
plitudy pod obu stronach tej powierzchni.

Najkrótsza odległość pomiędzy kolejnymi maksimami fali jest długością fali,
równą stosunkowi prędkości fali w ośrodku do jej częstości. Tym samym długość
fali wiązki padającej w ośrodku o współczynniku załamania n0 wynosi

ωπωπλ 00 22
0

ncVn ⋅== , a długość fali w drugim ośrodku wynosi odpowiednio
ωπλ 11 2 nV= , czyli ωπλ 11 2 nc⋅= , gdzie 

inV  zgodnie z zależnością (15) przedstawia
prędkość fali w ośrodku o współczynniku załamania ni. Ponieważ częstość drgań musi
zostać zachowana, a zmianie ulega prędkość propagacji fali w ośrodku drugim, zatem
prawdziwy jest warunek:

1
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0 22
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π
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π nn VV ⋅

=
⋅ , (77)

stąd otrzymujemy:
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Ostatecznie uzyskujemy następującą zależność pomiędzy długością fali światła w ośrodku
o współczynniku załamania n1 a długością fali światła rozchodzącego się w ośrodku
o współczynniku załamania n0:

0
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1 λλ

n
n

= . (79)

Z rysunku 3.14 widzimy, że trójkąty ABCΔ  oraz CDAΔ  mają wspólną przeciw-
prostokątna i dodatkowo padθ=∠BAC  oraz załθ=∠DCA . Zatem możliwe jest bezpo-
średnie wyznaczenie zależności pomiędzy długościami fal 0λ  oraz 1λ :

AC
0

padsin λθ = , (80)
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AC
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Korzystając z zależności (78), otrzymujemy wyrażenie opisujące prawo załamania
światła na granicy dwóch ośrodków o różnych współczynnikach załamania:
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(84)

lub inaczej

zał1pad0 sinsin θθ nn = . (85)

Powyższe zależności opisują prawo załamania – prawo Snelliusa, które mówi, iż
stosunek sinusów kąta padania oraz kąta załamania jest dla danych dwóch ośrodków
wielkością stałą – równą stosunkowi prędkości światła w tych ośrodkach lub też jest
równy względnemu współczynnikowi załamania ośrodka n10, do którego światło
wchodzi względem ośrodka, z którego światło pada na powierzchnię graniczną. Do-
datkowo promień załamany, promień padający oraz normalna do powierzchni gra-
nicznej w punkcie padania leżą w jednej płaszczyźnie. Kąty załamania oraz odbicia
określamy pomiędzy normalną do powierzchni granicznej oraz odpowiednio promie-
niem załamanym lub też odbitym. Jeżeli ośrodkiem, z którego na powierzchnię gra-
niczną pada światło, jest próżnia (lub w przybliżeniu powietrze), wówczas współ-
czynnik załamania nosi nazwę współczynnika bezwzględnego i wynosi:

nV
cn = . (86)

3.4.1.3.  Ogólny przypadek transformacji światła
w cienkiej warstwie ośrodka

W celu bardziej dokładnej analizy transformacji światła w cienkiej warstwie
ośrodka przeźroczystego rozważmy następująca sytuację, gdy płytka płasko-rów-
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noległa wykonana ze szkła o współczynniku załamania n i grubości d umieszczona
w próżni, została oświetlona wiązką świetlną [2]. Dla uproszczenia przyjmijmy, iż
wiązka ta pada na płytkę prostopadle do jej powierzchni. W ten sposób ograniczamy
do minimum natężenie wiązki odbitej od pierwszej powierzchni granicznej płytki,
gdyż w tym przypadku współczynnik odbicia jest równy zeru. Takie założenie po-
zwoli nam przeanalizować jedynie straty energii wiązki padającej na płytkę wyni-
kające propagacji światła w ośrodku z jakiego wykonana jest ta płytka. Odwołując
się do teorii elektromagnetyzmu wiemy, iż ośrodek materialny składa się z atomów
zawierających elektrony (swobodne nośniki ładunków), zatem wyjściowa fala
świetlna – elektromagnetyczna w znacznej odległości za płytką będzie równa super-
pozycji pól wytworzonych przez zewnętrzne źródło wzbudzające, które wygenero-
wało falę padającą na płytkę oraz pól wytworzonych przez każde z wzbudzonych
przez oscylacyjne promieniowanie zewnętrzne atomów ośrodka będących dipolami
elektrycznymi. Oznacza to, iż atomy do których dotrze rozchodzące się w tym
ośrodku promieniowanie elektromagnetyczne staną się wtórnymi źródłami nowego
promieniowania elektromagnetycznego. Należy pamiętać, iż wszystkie wtórnie wy-
generowane elementarne pola elektryczne posiadają pewne opóźnienie czasowe
związane z prędkością propagacji fal elektromagnetycznych w tym ośrodku tzn.
opóźnieniem wynikającym ze wzbudzenia kolejnych atomów ośrodka w trakcie
propagacji zewnętrznego promieniowania elektromagnetycznego ze skończoną
prędkością w tym ośrodku. Jednocześnie zakładamy, że pola generowane przez są-
siednie atomy nie wpływają na siebie, tzn. mamy do czynienia z izolowanymi dipo-
lami elektrycznymi, czyli na atomy ośrodka wpływa jedynie pole wytworzone przez
zewnętrzne źródło światła. Widzimy zatem, iż wypadkowe pole elektryczne za płyt-
ką może być zapisane w następującej postaci:

∑ ∗+=
m

EEE padwyj , (87)

gdzie ∗E  jest elementarnym polem elektrycznym wygenerowanym przez pojedynczy
atom ośrodka. Promieniowanie elektromagnetyczne wygenerowane przez źródło ze-
wnętrzne, rozchodzi się w próżni wzdłuż osi z i pada na płytkę płasko-równoległą.
Może to być opisane w następujący sposób:
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Przypomnijmy, iż grubość płytki wynosi d i jest równoznaczna z odległością prze-
bytą przez promieniowanie elektromagnetyczne w tym ośrodku. Jeżeli w omawianej
przestrzeni nie byłoby tej płytki, wówczas promieniowanie elektromagnetyczne prze-
byłoby drogę równą grubości płytki w czasie równym odpowiednio cd / . Jednakże
obecność ośrodka o innym współczynniku załamania, sprawia, że promieniowanie
elektromagnetyczne rozchodzi się w tym ośrodku z inną prędkością – zależną od
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wartości tego współczynnika, czyli równą ncVn /= . Mamy zatem do czynienia
ze zmniejszeniem prędkości promieniowania elektromagnetycznego rozchodzącego
się w ośrodku materialnym o danym współczynniku załamania światła lub innymi
słowy jego opóźnieniem. Widzimy więc, że ta sama droga przebyta przez promienio-
wanie elektromagnetyczne rozchodzące się w ośrodku z mniejszą prędkością nV , wy-
maga dłuższego czasu cnd/ , czyli propagująca fala elektromagnetyczna jest opóźniona
o wartość ( ) cdn /1−  w stosunku do fali, która rozchodziłaby się w wolnej przestrzeni,
gdyby tej płytki nie było. Po opuszczeniu ośrodka promieniowanie elektromagnetycz-
ne rozchodzi się w próżni dalej z początkową prędkością równą c. Po uwzględnieniu
opóźnień fazowych wywołanych propagacją promieniowania w ośrodku o innym
współczynniku załamania światła niż ośrodek otaczający płytkę, wypadkowe promie-
niowanie elektromagnetyczne może być przedstawione w następującej postaci:
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Widzimy zatem, iż fala wyjściowa po przejściu przez płytkę jest równa fali roz-
chodzącej się tak, jakby płytki tej nie było, ale z pewnym przesunięciem fazowym,
które jest związane z różnymi prędkościami rozchodzenia się fali w ośrodkach o róż-
nych współczynnikach załamania. Dla małych wartości przesunięcia fazowego
( ) cdn 1−ω  możemy skorzystać z zależności θθ +=1e , przy czym człon eksponen-

cjalny możemy przybliżyć w następujący sposób:
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Zatem ostatecznie otrzymujemy:
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Promieniowanie elektromagnetyczne w znacznej odległości za płytką jest równe
promieniowaniu wyemitowanemu przez zewnętrzne źródło światła, które pada na tą
płytkę, oraz promieniowaniu wygenerowanemu przez wzbudzone atomy ośrodka ma-
terialnego. Jednocześnie zauważyć należy, iż promieniowanie elektromagnetyczne
generowane przez ośrodek zależy od współczynnika załamania światła w tym ośrodku
oraz jego grubości (lub też drogi przebytej w ośrodku przez to promieniowanie), jak
również od amplitudy fali wejściowej.

W celu zrozumienia pełnego sensu fizycznego wyrażenia (89) rozszerzmy nasze
rozważania na ośrodki absorbujące. Dotychczas nasza analiza światła jako fali elek-
tromagnetycznej, ograniczyła się jedynie do przypadku ośrodka będącego idealnym
izolatorem, gdy przewodnictwo właściwe σ = 0. Jednakże, jeżeli w ośrodku znajdują
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się wolne ładunki, wówczas wejściowe promieniowanie elektromagnetyczne może
wzbudzić te ładunki kosztem niesionej przez siebie energii, co prowadzi do stopnio-
wego wytłumienia amplitudy promieniowania elektromagnetycznego, czyli pochła-
niania energii. W sytuacji, gdy 0≠σ , odwołując się do równania (2), otrzymujemy:
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a wiedząc, że
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ostatecznie otrzymujemy zależność:
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Możliwe jest zatem zdefiniowanie względnej przewodności elektrycznej przewodnika,
w następującej postaci:

ωε
σεε
0

i
−= ,

gdzie podkreślenie oznacza liczbę zespoloną. Stosując powyższe wyrażenie, jesteśmy
w stanie wyznaczyć zespolony współczynnik załamania przewodnika:
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gdzie ε=n . Rozwijając powyższe wyrażenie w szereg i zachowując tylko dwa
pierwsze człony, otrzymamy:

nininn ′−=−= )1( χ , (96)

gdzie wielkość

ωεε
σχ

02
= , (97)

jest współczynnikiem absorpcji, opisującym straty energii niesionej przez promienio-
wanie elektromagnetyczne propagujące w ośrodku. Dodatkowo wielkości n oraz n′  są
liczbami rzeczywistymi. Widzimy zatem, iż zespolony współczynnik załamania świa-
tła n  uwzględnia zarówno charakterystykę dyspersyjną ośrodka n , wpływającą na
prędkość rozchodzenia się w nim promieniowania elektromagnetycznego, jak również
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jego właściwości absorpcyjne n′ . Liczba falowa w ośrodku absorbującym przybiera
następującą postać:

n
c

k ω
= . (98)

Jeżeli teraz podstawimy zależność (96) opisującą zespolony współczynnik załamania
światła w ośrodku zamiast współczynnika załamania n w równaniu (89), który nie
uwzględnia zjawiska absorpcji światła w ośrodku, to otrzymamy:
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Pierwszy człon przedstawiający funkcję wykładniczą o ujemnym rzeczywistym
wykładniku zależnym od częstości promieniowania elektromagnetycznego ω , współ-
czynnika absorpcji ośrodka χ  oraz jego grubości d, będzie przyjmować wartości
mniejsze od jedności. Tym samym wyrażenie to opisuje spadek amplitudy fali elek-
tromagnetycznej podczas jej rozchodzenia się w ośrodku materialnym, przy czym przy
stałych wartościach n, c, ω oraz χ  wartość amplitudy maleje wraz ze wzrostem odle-
głości przebytej przez falę w danym ośrodku. Innymi słowy, zwiększenie grubości
płytki będzie prowadziło do większego pochłaniania energii niesionej przez światło.

Ten sam efekt możemy uzyskać przez wprowadzenie światła do ośrodka o więk-
szym współczynniku absorpcji, lecz przy zachowaniu stałych wartości pozostałych
parametrów. Uogólniając powyższe spostrzeżenia, możemy stwierdzić, że przejściu
fali elektromagnetycznej przez absorbujący ośrodek materialny towarzyszy zmniej-
szenie się jej energii, ze względu na straty wywołane absorpcją ośrodka. Warto rów-
nież zauważyć, iż człon ten, a tym samym sama absorpcja, ma selektywny charakter,
gdyż jest ona zależna od częstości promieniowania elektromagnetycznego, czyli jest to
wielkość dyspersyjna. Oznacza to, iż promieniowanie o pewnych konkretnych długo-
ściach fali będą przez ośrodek pochłanianie w większym stopniu niż pozostałe skła-
dowe spektralne. Widzimy zatem, iż urojona część zespolonego współczynnika zała-
mania n′  charakteryzuje absorpcyjne właściwości ośrodka.

Z kolei drugi człon wykładniczy wyrażenia (100) odnosi się do fali, której faza zo-
stała opóźniona o przesunięcie fazowe ( ) cdn 1−ω  podczas przechodzenia przez
ośrodek materialny o współczynniku załamania n. Reasumując, możemy stwierdzić, iż
rozchodzeniu się promieniowania elektromagnetycznego w ośrodku towarzyszy po-
chłanianie energii, jak również opóźnienie fazowe wywołane przez różnicę współ-
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czynników załamania. W ośrodkach materialnych mamy do czynienia zarówno z mo-
dulacją amplitudy fal świetlnych, jak również ich fazy, a zmiany zależą od geometrii
ośrodka oraz jego właściwości optycznych: współczynnika załamania oraz absorpcji.

Zespolony współczynnik załamania światła n  uwzględnia zarówno charaktery-
stykę dyspersyjną ośrodka n , wpływającą na prędkość rozchodzenia się w nim
promieniowania elektromagnetycznego, jak również jego właściwości absorp-
cyjne n′ .

Przejściu fali elektromagnetycznej przez absorbujący ośrodek materialny towa-
rzyszy zmniejszenie się jej energii, ze względu na straty wywołane absorpcją
ośrodka. Zależą one od wartości współczynnika absorpcji ośrodka oraz drogi
przebytej w nim przez promieniowanie elektromagnetyczne.

Absorpcja ma selektywny charakter, gdyż jest ona zależna od częstości promie-
niowania elektromagnetycznego, czyli jest to wielkość dyspersyjna.

Rozchodzeniu się promieniowania elektromagnetycznego w ośrodku towarzyszy
pochłanianie energii, jak również opóźnienie fazowe wywołane przez różnicę
współczynników załamania. W ośrodkach materialnych mamy do czynienia za-
równo z modulacją amplitudy fal świetlnych, jak również ich fazy, a zmiany za-
leżą od geometrii ośrodka oraz jego właściwości optycznych: współczynnika
załamania oraz absorpcji.

3.4.1.4.  Parametry fizyczne ilościowo charakteryzujące
odbicie i załamanie światła

Wykorzystanie światła we wszelkiego rodzaju pomiarach optycznych, jak również
w diagnostyce i terapii medycznej, wymaga uwzględnienia strat energii świetlnej.
Problem ten jest istotny między innymi przy konstrukcji układów optycznych, gdyż
konieczne jest uwzględnienie strat wywołanych odbiciami światła na powierzch-
niach elementów optycznych. Uwzględnić trzeba również właściwości absorpcyjne
materiałów, z jakich wykonane są poszczególne elementy optyczne. W diagnostyce
i terapii medycznej problem strat energii świetlnej również odgrywa ważną rolę,
gdyż różnego rodzaju efekty terapeutyczne lub diagnostyczne wymagają dostarcze-
nia do struktur biologicznych wiązek świetlnych o określonej gęstości energii, bo
w zależności od dostarczonej energii świetlnej – dawki energii promieniowania
świetlnego – możemy doprowadzić do efektów termicznych, fotochemicznych, bio-
stymulacyjnych, ablacyjnych, bądź też kawitacyjnych. Dodatkowo należy podkreślić,
iż różnego rodzaju struktury biologiczne charakteryzują się silną anizotropią struktu-
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ralną oraz anizotropią przestrzenną właściwości optycznych np. współczynnika zała-
mania lub też współczynnika absorpcji, od których uzależnione są straty energii pro-
mieniowania świetlnego. W niniejszym podrozdziale opisane zostaną podstawowe
wielkości fizyczne pozwalające w ilościowy sposób scharakteryzować właściwości
odbiciowe oraz transmisyjne badanych obiektów.

W wyniku odbicia światła od powierzchni granicznej wiązka świetlna może tracić
od kilku do kilkunastu procent swojej wejściowej wartości energii. Jednocześnie propa-
gacja światła w ośrodku prowadzić może również do osłabienia wiązki świetlnej, spo-
wodowanego absorpcją w ośrodku. W optyce do opisania zarówno właściwości odbicio-
wych, jak i transmisyjnych stosuje się amplitudowe, bądź też energetyczne współczynniki
odbicia oraz transmisji, które wyznacza się na podstawie równań Fresnela.

3.4.1.4.1.  Amplitudowe współczynniki odbicia i transmisji

Określenie współczynników amplitudowych związane jest z bezpośrednim porów-
naniem amplitud fal świetlnych padających na powierzchnię graniczną dwóch ośrod-
ków z amplitudami fal odbitych bądź też załamanych, które uwzględniają również
polaryzację. Współczynniki te zostały częściowo wprowadzone już wcześniej (patrz
podrozdział 3.2.2), lecz w celu przeprowadzenia kompleksowej analizy zostaną one
tutaj przypomniane. W pierwszej kolejności załóżmy, iż fala świetlna pada na ośro-
dek, który jest optycznie gęstszy niż ośrodek, w którym się ona początkowo rozchodzi
( 12 nn > ). W tym przypadku na powierzchni granicznej zachodzić będzie odbicie ze-
wnętrzne.

Amplitudowy współczynnik odbicia r opisany jest przez stosunek amplitudy fali
odbitej odbE  od powierzchni rozgraniczającej dwa ośrodki o różnych współczynni-
kach załamania do amplitudy fali padającej padE  na tę powierzchnię:

pad

odb

E
Er = . (101)

W przypadku światła spolaryzowanego wyróżnić możemy dwa amplitudowe
współczynniki odbicia ⊥r , ||r  odnoszące się odpowiednio do składowej wektora natę-
żenia pola elektrycznego drgającego w płaszczyźnie prostopadłej i równoległej do
płaszczyzny padania. Przypomnijmy, że płaszczyzna padania jest wyznaczona przez
normalną do powierzchni rozgraniczającej dwa ośrodki oraz kierunki wektorów falo-
wych fali padającej oraz odbitej. Zgodnie z relacjami Fresnela współczynniki te opi-
sane są następującymi zależnościami:
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gdzie odbpad , EE są amplitudami wektora natężenia pola elektrycznego odpowiednio
wiązki padającej i odbitej, załpad ,θθ  kątami padania i załamania wiązki świetlnej,
a n1, n2 współczynnikami załamania odpowiednio ośrodka wejściowego oraz ośrod-
ka, na który pada wiązka świetlna. Po uwzględnieniu prawa załamania powyższe za-
leżności mogą być uproszczone do postaci:
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Znak „–” w wyrażeniu (104) związany jest z przyjętą konwencją znaków opisują-
cych kierunki drgania wektora natężenia pola elektrycznego w stosunku do płasz-
czyzny padania. Innymi słowy oznacza to, iż prostopadła do płaszczyzny padania
składowa wektora natężenia pola elektrycznego fali padającej w wyniku odbicia
doznaje przesunięcia w fazie o wartość π radianów, gdy ośrodek, w którym rozcho-
dzi się fala świetlna po załamaniu na powierzchni granicznej, ma większy współ-
czynnik załamania światła niż współczynnik załamania ośrodka, w którym począt-
kowo propagowała. Innymi słowy mamy do czynienia ze zmianą zwrotu drgań
składowej prostopadłej wektora natężenia pola elektrycznego. W przypadku ampli-
tudowego współczynnika odbicia składowej równoległej do płaszczyzny padania dla
pewnego obszaru kątów, jego wartość jest dodatnia (patrz rys. 3.15). Jednakże, gdy

90załpad =+θθ , wówczas wiązka odbita i załamana są do siebie prostopadłe, a do-
datkowo nie będzie fali odbitej o składowej wektora natężenia pola elektrycznego
równoległego do płaszczyzny padania. Z analizy przeprowadzonej w podrozdziale
3.2.2, dotyczącym polaryzacji światła, widzimy, iż wartość współczynnika ||r  jest
dodatnia dla zakresu kątowego rozpoczynającego się od kąta padania równego 0° aż
do pewnego granicznego kąta Pθ , dla którego współczynnik ten przyjmuje wartość
równą zeru. Kąt ten określa się mianem kąta Brewstera lub też kąta polaryzacji (np.

dla n2/n1 = 1,5 – Pθ  = 56,3°). W tym przypadku światło odbite od powierzchni gra-
nicznej nie zawiera składowej wektora natężenia pola elektrycznego równoległej do
płaszczyzny padania i jest ono całkowicie spolaryzowane liniowo. Dla kątów pada-
nia większych niż θP współczynnik przyjmuje wartości coraz bardziej ujemne.
Ujemna wartość oznacza, że składowa wektora natężenia pola elektrycznego rów-
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noległa do płaszczyzny padania w wyniku odbicia doznaje przesunięcia w fazie
o wartość π radianów.

Rys. 3.15. Zależność amplitudowych współczynników odbicia oraz transmisji
od kąta padania światła na granicę ośrodków o współczynnikach załamania (n1 = 1; n2 = 1,8)

Amplitudowy współczynnik transmisji opisany jest przez stosunek amplitudy fali
załamanej załE  na powierzchni rozgraniczającej dwa ośrodki o różnych współczynni-
kach załamania do amplitudy fali padającej padE  na tę powierzchnię:

pad

zał

E
Et = . (106)

Podobnie, jak w przypadku amplitudowego współczynnika odbicia, w przypadku
światła spolaryzowanego, wyróżnić można dwa amplitudowe współczynniki transmisji
⊥t , ||t  odnoszące się odpowiednio do składowej wektora natężenia pola elektrycznego

drgającego w płaszczyźnie prostopadłej, bądź też równoległej do płaszczyzny padania.
Zgodnie z relacjami Fresnela współczynniki te opisane są następującymi zależnościami:
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gdzie sens fizyczny poszczególnych wielkości fizycznych jest taki sam, jak w przy-
padku amplitudowych współczynników odbicia.
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Również w tym przypadku, powyższe zależności można uprościć, korzystając
z prawa załamania tak, iż otrzymujemy:
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Analizując rys. 3.15, widzimy, iż wartości amplitudowych współczynników trans-
misji obu składowych fali świetlnej, prostopadłej i równoległej do płaszczyzny pada-
nia, przyjmują wartości dodatnie z przedziału <0, 1>. Dzieje się tak, ponieważ
w przypadku transmisji – przechodzenia światła do drugiego ośrodka, nie mamy do
czynienia ze zmianą zwrotu wektora natężenia pola elektrycznego wiązki transmito-
wanej w stosunku do zwrotu wektora natężenia pola elektrycznego wiązki padającej.
Jednocześnie wartość zero odpowiada sytuacji, gdy fala padająca na granicę ośrodków
jest całkowicie odbijana, podczas gdy wartość tego współczynnika jest równa jeden,
fala padająca rozchodzi się jedynie w drugim ośrodku, ponieważ nie mamy tu do czy-
nienia z odbiciem światła. Wartość amplitudowego współczynnika transmisji przyj-
muje maksymalną wartość dla θpad = 0°, czyli dla wiązki normalnie padającej na po-
wierzchnię graniczną, co jest zrozumiałe, gdyż w tym przypadku amplitudowy
współczynnik odbicia przyjmuje wartość minimalną. Wraz ze wzrostem wartości kąta
padania amplitudowy współczynnik transmisji maleje tak, iż w granicznym przypadku
dla kąta padania równego 90° jest on równy zero. W tym przypadku cała część światła
padającego na granicę dwóch ośrodków zostaje odbita od ich powierzchni rozgrani-
czającej. Tym samym wraz ze wzrostem kąta padania wiązki świetlnej na powierzch-
nię graniczną maleje natężenie światła rozchodzącego się w drugim ośrodku.

Rozpatrzmy teraz pewne szczególne przypadki zależne od wartości kąta padania
oraz stosunku współczynników załamania ośrodków. Gdy kąt padania w stosunku do
normalnej do powierzchni granicznej zbliża się do 0°, wówczas wyrażenie (105)
upraszcza się, zatem ostatecznie otrzymujemy zależność:
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Powyższa równość amplitudowych współczynników odbicia spowodowana jest tym,
że dla θpad = 0° płaszczyzna padania nie jest już definiowalna, dlatego też współczyn-
nik ten jest równy r± , gdzie 00||

padpad =⊥=
−==

θθ
rrr .

Dodatkowo, odwołując się do bardziej ogólnej postaci amplitudowych współczyn-
ników odbicia (102) i (103) uzyskujemy:
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zatem, gdy 0pad →θ , wówczas 1cos pad →θ  oraz 1cos zał →θ , powyższa zależność
upraszcza się do następującej postaci:
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W przypadku wiązki świetlnej prostopadle padającej na granicę ośrodków, zależności
opisujące amplitudowe współczynniki transmisji upraszczają się tak, iż otrzymujemy:
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Widzimy zatem, iż w tym przypadku oba współczynniki zależą bezpośrednio od współ-
czynnika załamania światła ośrodka, w którym początkowo rozchodzi się światło oraz
od współczynnika załamania światła ośrodka, na który to światło pada. Jednocześnie
widzimy, iż znając przynajmniej jeden ze współczynników załamania światła na pod-
stawie wartości amplitudowych współczynników odbicia lub transmisji możemy w tym
przypadku wyznaczyć drugi współczynnik załamania światła, co jest powszechnie wy-
korzystywane w pomiarach optycznych. Wzajemne relacje wiążące amplitudowe
współczynniki odbicia i transmisji możemy scharakteryzować następująco:

– dla składowych wektora natężenia pola elektrycznego prostopadłych do płasz-
czyzny padania i dla wszystkich kątów padania prawdziwa jest relacja:

( ) 1=−+ ⊥⊥ rt , (115)

– dla składowych wektora natężenia pola elektrycznego równoległych do płasz-
czyzny padania dla θpad = 0° prawdziwa jest relacja:

1|||| =+ rt . (116)

Powyższe relacje są wyrazem zasady zachowania energii, gdyż w sytuacji, gdy
w rozważanych ośrodkach nie następuje pochłanianie energii propagujących w nich
wiązek świetlnych, suma energii niesionej przez wiązkę odbitą, jak również wiązkę
załamaną i transmitowaną w drugim ośrodku jest równa energii wiązki padającej na
granicę ośrodków o różnych współczynnikach załamania.

Omawiane przypadki ograniczały się do analizy odbicia zewnętrznego, gdy ośrodek,
na który pada fala świetlna jest optycznie gęstszy niż ośrodek, w którym się ona począt-
kowo rozchodzi ( 12 nn > ). Inaczej jest natomiast, gdy mamy do czynienia z odbiciem
wewnętrznym tzn. gdy wiązka padająca na granicę ośrodków rozchodzi się początko-
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wo w ośrodku gęstszym optycznie niż ośrodek, na który pada ( 12 nn < ) np. n1 = 1,5,
n2 = 1, wówczas padzał θθ > . Przypadek ten jest często analizowany w kontekście pro-
pagacji światła np. we włóknach światłowodowych. W tym przypadku, w odróżnieniu
od odbicia zewnętrznego, wyrażenie (104) opisujące ⊥r  przyjmuje zawsze wartości
dodatnie (patrz rys. 3.16), zatem nie mamy do czynienia ze zmianą zwrotu wektora
natężenia pola elektrycznego, czyli przesunięciem fazowym o π radianów w stosunku
do wektora natężenia pola elektrycznego wiązki padającej na granicę ośrodków. Dla
kątów większych od kąta krytycznego Kθ , dla którego kąt załamania jest równy 90°,
wartość tego współczynnika jest równa jedności. Dla wartości θpad > θK przesunięcie
fazowe pomiędzy wektorami natężenia wiązki odbitej i padającej stopniowo wzrasta
tak, iż osiąga wartość równą π radianów dla θpad = 90°.

Rys. 3.16. Zależność amplitudowych współczynników odbicia
od kąta padania na granicy ośrodków o współczynnikach załamania n1 = 1,5, n2 = 1

Z kolei współczynnik ||r  przyjmuje początkowo wartości ujemne i dla 0pad =θ
jest on równy )0( pad =− ⊥ θr . Dla większych kątów padania współczynnik ten wzrasta
tak, iż wartość równą zero przyjmuje dla kąta Brewstera (w naszym przypadku n1 = 1,5,
n2 = 1: Pθ  = 33,7°), a następnie od pewnego kąta krytycznego, podobnie jak w przy-
padku współczynnika ⊥r , jest on równy jedności. Widzimy zatem, iż w zakresie ką-
tów ),0pad Pθθ =<  mamy do czynienia ze zmianą zwrotu wektora natężenia pola
elektrycznego w stosunku do wiązki padającej na granicę ośrodków.

W zakresie ),pad KP θθθ =<  jest ono równe zero, a następnie dla θpad > θK przesu-
nięcie fazowe pomiędzy wektorami natężenia wiązki odbitej i padającej stopniowo
wzrasta tak, iż osiąga wartość równą π radianów dla θpad = 90°.
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Warto zauważyć, iż kąty Brewstera w przypadku wewnętrznego Pθ  i zewnętrzne-
go θP odbicia na granicy tych samych ośrodków są komplementarne, czyli

PP θθ −= 90 . Podobnie jest podczas wewnętrznego odbicia na granicy dwóch ośrod-
ków o innych współczynnikach załamania np.: n1 = 1,7; n2 = 1 (patrz rys. 3.17).

Widzimy wówczas, że zmieniają się jedynie początkowe wartości amplitudowych
współczynników odbicia dla 0pad =θ . Zmienia się też wartość kąta Brewstera, dla
którego 0|| =r  oraz wartość kąta krytycznego. Wraz ze wzrostem różnicy współczyn-
ników załamania kąty te maleją.

Rys. 3.17. Zależność amplitudowych współczynników odbicia
od kąta padania na granicy ośrodków o współczynnikach załamania n1 = 1,7, n2 = 1

Analizowane przypadki odbicia wewnętrznego i zewnętrznego można odnieść do
przypadku odbicia światła na powierzchniach granicznych np. płytki płasko-równoległej
o współczynniku załamania n2 umieszczonej w ośrodku o współczynniku załamania
n1 ( 12 nn > ). Wówczas odbicie zewnętrzne zachodzi na pierwszej powierzchni granicz-
nej, a odbicie wewnętrzne na drugiej, wyjściowej powierzchni granicznej płytki.

Wraz ze wzrostem kąta padania wiązki świetlnej na powierzchnię graniczną maleje
natężenie światła rozchodzącego się w ośrodku.

Odbicie zewnętrzne zachodzi, gdy ośrodek, na który pada fala świetlna jest
optycznie gęstszy niż ośrodek, w którym się ona początkowo rozchodzi ( 12 nn > ).

Odbicie wewnętrzne zachodzi, gdy wiązka padająca na granicę ośrodków roz-
chodzi się początkowo w ośrodku gęstszym optycznie niż ośrodek, na który pada
( 12 nn < ).
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W przypadku odbicia zewnętrznego amplitudowy współczynnik odbicia ⊥r  ro-
śnie wraz ze wzrostem kąta padania. Amplitudowy współczynnik odbicia ||r  po-
czątkowo maleje wraz ze wzrostem kąta padania tak, iż osiąga minimum dla kąta
Brewstera, a następnie wzrasta wraz ze wzrostem kąta padania.

Dla kąta padania równego kątowi Brewstera światło odbite od powierzchni gra-
nicznej nie zawiera składowej wektora natężenia pola elektrycznego równoległej do
płaszczyzny padania i jest ono całkowicie spolaryzowane liniowo.

Ujemne wartości amplitudowych współczynników odbicia oznaczają, że składowe
wektora natężenia pola elektrycznego w wyniku odbicia doznają przesunięcia w fa-
zie o wartość π radianów.

W przypadku odbicia wewnętrznego amplitudowy współczynniki odbicia ⊥r
przyjmuje zawsze wartości dodatnie Dla kątów większych od kąta krytycznego Kθ ,
wartość tego współczynnika jest równa jedności. Z kolei współczynnik ||r  przyjmuje

początkowo wartości ujemne i dla θpad = 0° jest on równy )0( pad =− ⊥ θr . Dla
większych kątów padania współczynnik ten wzrasta tak, iż wartość równą zero
przyjmuje dla kąta Brewstera, a następnie od pewnego kąta krytycznego, podobnie
jak w przypadku współczynnika ⊥r , jest on równy jedność.

Dla wiązek rozchodzących się w przeciwnych kierunkach i padających na granicę
ośrodków o różnych współczynnikach załamania, kąty Brewstera w przypadku we-
wnętrznego Pθ  i zewnętrznego θP odbicia na granicy tych samych ośrodków są
komplementarne, czyli PP θθ −= 90 .

3.4.1.4.2.  Energetyczne współczynniki odbicia i transmisji

Zdefiniowane wcześniej amplitudowe współczynniki odbicia i załamania mogą być
z powodzeniem wykorzystane do charakteryzacji właściwości transmisyjno-odbi-
ciowych badanych obiektów, jednakże odnoszą się one do stosunków amplitud odpo-
wiednich fal świetlnych podczas, gdy w praktyce pomiarowej wielkości te są niemie-
rzalne. Bezpośrednie pomiary transformacji światła na obiektach odnoszą się do po-
miaru natężenia fal świetlnych, czyli kwadratu ich amplitud lub innymi słowy
parametrów energetycznych, charakteryzujących wiązkę świetlną lub też oświetlaną
powierzchnię. Oznacza to, iż powszechnie stosowane w optyce detektory rejestrują
bezpośrednio natężenie wiązek transmitowanych przez ośrodek lub też odbitych od
jego powierzchni, a pośrednio ich amplitudę. Dopiero po zmierzeniu natężenia wiązki
możliwe jest określenie współczynników amplitudowych. Widzimy zatem, iż z prak-
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tycznego punktu widzenia konieczne jest wprowadzenie i zdefiniowanie nowych
energetycznych współczynników odbicia i transmisji, które powszechnie określane są
odpowiednio mianem reflektancji i transmitancji. Parametry te możemy zdefiniować
jako stosunki kwadratów amplitud odpowiednich wiązek świetlnych lub też stosunek
mocy promienistych (strumieni energii) tych wiązek, bądź też poprzez stosunek natę-
żenia tych wiązek.

Z poprzedniego podrozdziału wiemy, iż amplitudowy współczynnik odbicia jest
równy zeru dla 90pad =θ , z kolei dla kąta padania równego 0pad =θ  amplitudowy
współczynnik transmisji jest równy zero. Z tego też powodu poniżej analizować bę-
dziemy pośrednie kąty padania tak, aby oba współczynniki pozostały niezerowe.

Jeżeli na granicę ośrodków pod kątem padθ  pada wiązka świetlna o kołowym prze-
kroju poprzecznym, wówczas oświetlona powierzchnia odpowiada już kształtem
przekrojowi poprzecznemu samej wiązki, lecz ma kształt elipsy, której oś długa jest
zależna od wartości kąta padania wiązki. Zatem wycinek oświetlonej powierzchni
granicznej ma pole powierzchni P, a kierunki rozchodzenia się wiązki odbitej
i załamanej są określone zgodnie z prawem załamania i odbicia światła, odpo-
wiednio przez kąty załθ  oraz odbθ , wówczas, jeśli znane są wartości natężenia kolej-
nych wiązek: załodb0 ,, III , to efektywne przekroje poprzeczne odpowiednich wiązek
wynoszą ałodbpad cos,cos,cos zPPP θθθ . Moc promienista (strumień energii), czyli

ilość energii przepływająca w jednostce czasu jest równa odpowiednio padpad cosθPI ,

odbodb cosθPI , załzał cosθPI .
Widzimy zatem, iż energetyczny współczynnik odbicia możemy zdefiniować jako

stosunek parametrów energetycznych wiązki odbitej do parametrów energetycznych
wiązki padającej:
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Natężenie światła jest równe uśrednionemu czasowo wektorowi Poytinga, zatem
( ) 22/ EVI nnε= . Ponieważ wiązka odbita oraz padająca propagują w tym samym

ośrodku, więc ,21 nn VV = 21 nn εε = . Dodatkowo zakładając, że 10 == μμ , stosunek
natężenia tych wiązek możemy zapisać w następujący sposób:
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Energetyczny współczynnik odbicia R (reflektancja) jest zatem równy stosunkowi
kwadratu amplitudy fali odbitej do padającej lub inaczej – jest równy kwadratowi
amplitudowego współczynnika odbicia.
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Jeżeli natomiast będziemy analizować wiązkę załamaną, rozchodzącą się w ośrod-
ku o współczynniku załamania n2, wówczas natężenie wiązki wyjściowej jest określo-
ne przez energetyczny współczynnik transmisji T, wyrażony następująco:

padpad

załzał

cos
cos

θ
θ

PI
PIT ≡ . (119)

Ponieważ wiązka padająca i załamana znajdują się w ośrodkach o różnych współ-
czynnikach załamania, zatem pamiętając, że 1221 // nnVV nn =  oraz iin ε=  powyższe
równanie możemy przekształcić w następujący sposób:
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Ostatecznie więc otrzymujemy:
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Energetyczny współczynnik transmisji T (transmitancja) jest zatem równy stosun-
kowi kwadratów amplitud fal załamanej i padającej, który dodatkowo jest zależny od
współczynników załamania ośrodków, w jakich fale propagują oraz kosinusów kątów,
definiujących kierunek ich rozchodzenia się. Jest on również proporcjonalny do kwa-
dratu amplitudowego współczynnika transmisji. Współczynnik ten przyjęto również
określać mianem transmitancji. Dodatkowo zależność powyższego wyrażenia od
współczynników załamania oraz kątów załamania i padania, jest spowodowana fak-
tem, iż w ośrodkach tych energia jest transportowana z różną prędkością, a inny kieru-
nek rozchodzenia się wiązek w tych ośrodkach sprawia, że obie wiązki mają inne
przekroje poprzeczne.

Warto dodatkowo zauważyć, że w przypadku wiązki padającej normalnie do po-
wierzchni granicznej oba współczynniki reflektancji oraz transmitancji są stosunkami
natężenia odpowiednich wiązek świetlnych – odbitej i padającej oraz załamanej i pa-
dającej. Ponieważ zgodnie z zasadą zachowania energii, strumień energii wiązki pa-
dającej jest równy sumie strumieni energii wiązki odbitej i załamanej, zatem w łatwy
sposób można pokazać, że:

1=+TR (122)

przy założeniu, że nie ma strat energii promienistej spowodowanej absorpcją światła
w ośrodku.

Uwzględniając polaryzację światła poszczególnych prostopadłych oraz równole-
głych do płaszczyzny padania składowych wektora natężenia pola elektrycznego
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wiązek świetlnych, powyższe współczynniki energetyczne możemy zapisać w na-
stępująco:

,2
⊥⊥ = rR (123)
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Jednocześnie podobnie, jak w ogólnym przypadku:

1|||| =+TR , (127)

1=+ ⊥⊥ TR . (128)

Przykładowe zależności energetycznych współczynników odbicia i transmisji dla
obu składowych prostopadłych oraz równoległych do płaszczyzny padania, dla ośrod-
ków o współczynnikach załamania n1 = 1 oraz n2 = 1,9, zostały przedstawione na rys.
3.18 oraz rys. 3.19.

Widać, że wraz ze wzrostem kąta padania maleje współczynnik ⊥T , współczyn-
nik ⊥R  rośnie. Jednocześnie widzimy, iż dla składowych fali równoległych do płasz-
czyzny padania zachodzą zależności, omówione wcześniej w przypadku współczynni-
ków amplitudowych.

Wartość współczynnika ||R  początkowo rośnie dla 0pad >θ , następnie maleje
i spada do zera, co ma miejsce dla kąta padania równego kątowi Brewstera oraz zno-
wu rośnie do wartości granicznej dla kąta padania równego 900. Jednocześnie wartość
współczynnika ||T  stopniowo rośnie wraz ze wzrostem wartości kąta padania tak, iż
współczynnik ten przyjmuje wartość maksymalną dla kąta Brewstera, a następnie dąży
do minimum. Jest to zrozumiale, gdyż w tym przypadku składowa równoległa do
płaszczyzny padania nie jest odbijana, lecz w całości wnika do drugiego ośrodka. Pro-
ces ten jest odzwierciedleniem zasady zachowania energii. Z kolei w przypadku
współczynników ⊥R , ⊥T  mamy do czynienia z odwrotnie proporcjonalnymi zmiana-
mi tych parametrów tzn. wzrostem współczynnika odbicia oraz spadkiem współczyn-
nika transmisji dla rosnących wartości kąta padania. Jednocześnie dla 0pad =θ
współczynnik transmisji przyjmuje wartość maksymalną, a dla 90pad =θ  maksymal-
ną wartość osiąga współczynnik odbicia.
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Rys. 3.18. Zależność współczynników R|| (linia ciągła)oraz T|| (linia przerywana)
od kąta padania wiązki świetlnej na granicę ośrodków o współczynnikach załamania n1 = 1, n2 = 1,9

Rys. 3.19. Zależność współczynników R┴ (linia ciągła) oraz T┴ (linia przerywana)
od kąta padania wiązki świetlnej na granicę ośrodków o współczynnikach załamania n1 = 1, n2 = 1,9

Widzimy zatem, iż w tym przypadku przebiegi kątowe obu współczynników ule-
gają odwrotnie proporcjonalnym zmianom, co również związane jest z zasadą zacho-
wania energii. Jeżeli rośnie reflektancja, wówczas znaczna część energii jest niesiona
przez fale odbite, a transmitancja wtedy maleje.

Wartości omawianych wielkości zależą od różnicy współczynników załamania
ośrodków, na których powierzchnię graniczną pada światło (patrz rys. 3.20 oraz rys.
3.21). W sytuacji, gdy światło przechodzi z ośrodka o mniejszym współczynniku za-
łamania do ośrodka o większym współczynniku załamania, wraz ze wzrostem różnicy
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współczynników załamania, rośnie wartość reflektancji, a maleje wartość transmitan-
cji światła w ośrodku o wyższym współczynniku załamania dla obu składowych
wiązki świetlnej prostopadłych i równoległych do płaszczyzny padania. Jednocześnie
w przypadku składowej równoległej do płaszczyzny padania (patrz rys. 3.21), odpo-
wiadające jej charakterystyki kątowe reflektancji oraz transmitancji zmieniają się,
gdyż mamy do czynienia ze zmianą wartości kąta Brewstera, który jest w bezpośredni
sposób zależny od stosunku współczynników załamania obu ośrodków.

Rys. 3.20. Zależność współczynników R┴ (linia przerywana) oraz T┴ (linia ciągła)
od kąta padania wiązki oraz różnego stosunku współczynników załamania ośrodków:

n1 = 1, n2 = 1,9 (linie niebieskie), n1 = 1, n2 = 1,6 (linie zielone), n1 = 1, n2 = 1,3 (linie czerwone)

Rys. 3.21. Zależność współczynników R|| (linia przerywana) oraz T|| (linia ciągła)
od kąta padania wiązki oraz różnego stosunku współczynników załamania ośrodków:

n1 = 1, n2 = 1,9 (linie niebieskie), n1 = 1, n2 = 1,6 (linie zielone), n1 = 1, n2 = 1,3 (linie czerwone)
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Warto również zauważyć, że dla normalnego padania wiązki świetlnej na po-
wierzchnię graniczną, możliwe jest uproszczenie zależności opisujących powyższe
wielkości do następujących postaci:
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Dzięki znajomości wartości współczynników załamania tych ośrodków możliwe
jest bezpośrednie określenie reflektancji oraz transmitancji światła, jak również strat
energii świetlnej wiązki przechodzącej przez granicę ośrodków o różnych współczyn-
nikach załamania.

Bezpośrednie pomiary transformacji światła na obiektach odnoszą się do pomia-
ru natężenia fal świetlnych, czyli kwadratu ich amplitud lub innymi słowy para-
metrów energetycznych, charakteryzujących wiązkę świetlną lub też oświetlaną
powierzchnię. Z tego powodu, ze względów praktycznych do charakteryzacji
właściwości odbiciowo-transmisyjnych wykorzystuje się energetyczne współ-
czynniki odbicia i transmisji (reflektancję, transmitancję).

W przypadku współczynników ⊥R , ⊥T  mamy do czynienia z odwrotnie propor-
cjonalnymi zmianami tych parametrów tzn. wzrostem reflektancji oraz spadkiem
transmitancji dla rosnących wartości kąta padania. Jednocześnie dla 0pad =θ
transmitancja przyjmuje wartość maksymalną, a dla 90pad =θ  maksymalną
wartość osiąga reflektancja.

W przypadku współczynnika ||R  jego wartość początkowo rośnie dla 0
pad 0>θ ,

następnie maleje i spada do zera, co ma miejsce dla kąta padania równego kąto-
wi Brewstera oraz znowu rośnie do wartości granicznej dla 90pad =θ .

Wartość współczynnika ||T  stopniowo rośnie wraz ze wzrostem wartości kąta
padania tak, iż współczynnik ten przyjmuje wartość maksymalną dla kąta Brew-
stera, a następnie dąży do minimum.

Gdy światło przechodzi z ośrodka o mniejszym współczynniku załamania do
ośrodka o większym współczynniku załamania, wraz ze wzrostem różnicy
współczynników załamania pomiędzy tymi ośrodkami rośnie wartość reflektan-
cji, a wartość transmitancji maleje.
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3.5.  Absorpcja promieniowania elektromagnetycznego
oraz zjawisko luminescencji

W poprzednim podrozdziale poruszyliśmy problem strat energii fali świetlnej prze-
chodzącej przez ośrodek materialny. Każdy ośrodek może być scharakteryzowany ze-
spolonym współczynnikiem załamania (równanie (96)), który uwzględnia właściwości
absorpcyjne ośrodka, w którym rozchodzi się światło. W ogólnym przypadku światło
rozchodzące się w ośrodku materialnym traci część niesionej przez siebie energii
w wyniku oddziaływania z atomami znajdującymi się w tym ośrodku. W wyniku tego
procesu amplituda fali świetlnej ulega wykładniczemu osłabieniu (pierwszy człon rów-
nania (100)), które jest uzależnione od współczynnika absorpcji. Wzbudzenie ośrodka
promieniowaniem świetlnym może prowadzić do emisji promieniowania (luminescen-
cji), różnych reakcji fotochemicznych lub fototermicznych. W celu określenia strat
energii świetlnej wywołanej rozchodzeniem się światła przez ośrodki o różnych współ-
czynnikach załamania, których powierzchnie charakteryzują się różną geometrią oraz
różnymi współczynnikami odbicia i transmisji, konieczne jest przeanalizowanie strat
energii świetlnej uzależnionych od strat fresnelowskich na powierzchniach granicznych,
łamiących, od współczynnika odbicia powierzchni odbiciowych oraz od przepuszczal-
ności – transmitancji. Poniżej opisane zostaną zagadnienia omawiające podstawy fi-
zyczne procesu absorpcji, ilościowej charakteryzacji tego zjawiska, jak również reemisji
zaabsorbowanej energii świetlnej, czyli luminescencji, gdyż jest ona szeroko wykorzy-
stywana w nowoczesnych technikach pomiarowych oraz diagnostycznych.

3.5.1.  Absorpcja światła i jej opis ilościowy

W celu dokładnego opisu procesu absorpcji, odwołując się do korpuskularnej natury
światła wykorzystanej przez Einsteina do wyjaśnienia zjawiska fotoelektrycznego ze-
wnętrznego, oddziaływanie światła z materią rozpatrywać będziemy jako oddziaływanie
fotonów z pojedynczymi atomami tworzącymi ośrodek. W tym ujęciu światło należy
traktować jako strumień fotonów, czyli cząstek o zerowej masie niosących kwant ener-
gii promieniowania świetlnego. Energia pojedynczego fotonu jest bezpośrednio związa-
na z częstotliwością drgań promieniowania elektromagnetycznego i może być opisana
następująca zależnością:

λ
ν chhE == , (131)

gdzie h jest stałą Plancka (h = 6,6260693 10–34 Js), a ν częstotliwością promieniowania.
Zgodnie z zasadami mechaniki kwantowej obiekty materialne możemy traktować

jako zbiór atomów o określonej strukturze elektronowej, która odpowiada za ich
oddziaływanie ze światłem. W warunkach stacjonarnych każdy atom posiada tylko
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pewne określone wartości energii, które mogą przyjmować związane elektrony.
Elektrony te posiadają ujemne wartości energii, które są znacznie mniejsze niż war-
tość energii elektronów swobodnych o dodatniej energii. Widzimy zatem, iż aby
elektron związany stał się elektronem swobodnym musimy dostarczyć mu dodatko-
wej energii.

Absorpcja energii świetlnej prowadzi do wzbudzenia atomów do wyższego stanu
energetycznego, co zachodzi po spełnieniu tzw. warunku rezonansu, czyli możliwa
jest jedynie absorpcja fotonów o energii dopasowanej do różnicy energii pomiędzy
stanem podstawowym a wzbudzonym atomu. W wyniku wzbudzenia dojść może
do różnych reakcji, np. do wytworzenia ciepła, zainicjowania reakcji fotochemicznych
czy też luminescencji. Wzbudzenie atomów ośrodka możemy uzyskać na drodze che-
micznej, elektrycznej, mechanicznej lub za pomocą promieniowania elektromagne-
tycznego. Substancje posiadające zdolność absorpcji promieniowania elektromagne-
tycznego nazywamy chromoforami. W przypadku tkanek do głównych absorberów
zaliczyć można min. oksyhemoglobinę (O2Hb), dezoksyhemoglobinę (Hb), wodę oraz
melaninę, białka zawarte w kolagenie i elastynie, DNA oraz kwasy tłuszczowe [11].

Zdolność różnych obiektów fizycznych do absorpcji promieniowania elektroma-
gnetycznego zależy od wielu czynników, głównie od struktury atomowej danego
ośrodka, grubości warstwy absorbującej, długości fali, temperatury czy stężenia.
W różnych ośrodkach obserwuje się pewne charakterystyczne dla nich cechy absorp-
cji. Gazy jednoatomowe absorbują promieniowanie bardzo selektywnie, dla ściśle
określonych długości fal. Przy absorpcji przez cząstki występują zazwyczaj pasma
absorpcji, czyli zespoły wielu bliskich linii widmowych będące rezultatem wzajemne-
go nakładania się wzbudzeń stanów elektronowych, oscylacyjnych i rotacyjnych czą-
stek. W cieczach i ciałach stałych dyskretna struktura pasm absorpcyjnych najczęściej
nie jest obserwowana.

Wielkości fizyczne, które opisują ilościowo zjawiska absorpcji i transmisji nazwa-
no absorbancją (osłabieniem) i transmitancją ( pochłanianiem, współczynnikiem
transmisji) [10].

Transmitancja T, podobnie, jak już to było omawiane wcześniej, oznacza stosunek
natężenia Iwyj. wiązki promieniowania przepuszczonego przez próbkę do natężenia I0
wiązki padającej:
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Wielkość ta będzie miała wartość maksymalną T = 1 (T[%] = 100%), gdy światło bę-
dzie przechodzić przez próbkę niepochłaniającą światła, podczas gdy osiągnie wartość
minimalną T = 0, gdy światło zostanie całkowicie pochłonięte przez badaną próbkę.
Transmitancja nie jest funkcją pozwalającą na określenie prostoliniowej zależności
stężenia substancji pochłaniającej światło. Umożliwia to jednak inna wielkość opisu-
jąca pochłaniane światła – absorbancja.
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Absorbancja A to logarytm dziesiętny odwrotności transmitancji:

[%]

100log1log
TT

A == . (133)

Wielkość tą, określającą w sposób ilościowy zjawisko absorpcji światła, często okre-
śla się również mianem ekstynkcji. Obie powyższe wielkości są bezwymiarowe.

Zjawisko absorpcji jest fundamentem współczesnych technik spektroskopii
optycznej, która jest metodą badawczą służącą do określenia składu oraz stężenia roz-
cieńczonych związków chemicznych. Ogólnie rzecz biorąc, zgodnie z prawem Beera,
absorbancja, czyli pochłanianie światła przez roztwór jest proporcjonalne do stężenia
znajdujących się w nim chromoforów.

Do opisu absorpcji w najprostszym przypadku, gdy występuje duże rozcieńczenie
i małe natężenie światła, stosuje się prawo Lamberta–Beera. Prawo to odnosi się do
substancji absorbujących rozmieszczonych w nieabsorbującym ośrodku.

Absorbancja A wiązki świetlnej przechodzącej przez dany ośrodek jest wówczas
proporcjonalna do stężenia cm znajdujących się tam absorberów oraz drogi optycznej d
przebytej przez fale świetlne w tym ośrodku:

cda
I

I
A wyj ⋅⋅==

0

.
10log , (134)

gdzie I0 jest natężeniem światła padającego, Iwyj. to natężenie światła po przejściu
przez ośrodek, a jest współczynnikiem właściwym absorpcji, c oznacza stężenie sub-
stancji absorbujących, natomiast d jest odległością pomiędzy punktami wejścia i wyj-
ścia światła w ośrodku. Widzimy zatem, iż dla jednostkowej wartości stężenia sub-
stancji absorbującej oraz drogi optycznej przebytej przez światło w badanej próbce
absorbancja jest wprost proporcjonalna do współczynnika absorpcji właściwej A = a.

Współczynnik właściwy absorpcji a można określić jako stosunek absorbancji do
grubości warstwy absorbującej d wyrażonej w centymetrach i stężenia substancji ab-
sorbującej c wyrażonego w gramach/litr. W konsekwencji współczynnik a jest wyra-
żony w następujących jednostkach: l cm–1g–1.

Jeżeli znane jest stężenie molowe cm (mol/l) substancji absorbującej, wówczas
można wyrazić absorbancję A poprzez stężenie molowe:

m
wyj cd
I

I
A ⋅⋅== ε

0

.ln , (135)

Współczynnik molowy absorpcji ε to współczynnik zdefiniowany jako współczyn-
nik absorpcji (właściwej) a, ale stężenie substancji absorbującej cm wyrażone jest
w molach/litr, więc w konsekwencji jednostką jest l cm–1 mol–1. Współczynnik molo-
wy absorpcji ε, zależy od temperatury, jest wielkością charakterystyczną danej sub-
stancji i jest funkcją długości fali. Również w tym przypadku dla jednostkowego stę-
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żenia cm oraz drogi optycznej d, absorbancja jest wprost proporcjonalna do molowego
współczynnika absorpcji A = ε.

W praktyce laboratoryjnej często spotykamy się z koniecznością określenia wła-
ściwości absorpcyjnych substancji będący mieszaniną różnego rodzaju chromoforów -
absorberów. Aby określić absorbancję wieloskładnikowej mieszaniny substancji po-
chłaniających światło należy zastosować tzw. prawo addytywności absorpcji, które
mówi, iż absorbancja roztworu, w którym znajdują się różne stężenia c1, c2, c3 ...
chromoforów, należy dodać absorbancje wszystkich składników tej mieszaniny:

( ) ( )dccdcacaAAAW ......... ]mol/l[22mol/l][11221121 ++=++=++= εε . (136)

Jeżeli przez dany obiekt np. płytkę płasko-równoległą (lub kuwetę) o grubości d,
wykonaną z materiału o współczynniku absorpcji μa i pochłaniającą światło, przepu-
ścimy wiązkę światła o natężeniu I0, wówczas możliwy będzie pomiar natężenia
światła Iwyj. po przejściu przez ten obiekt za pomocą detektora (detektor promieniowa-
nia zlokalizowany bezpośrednio za płytką w odległości z = d (patrz rys. 3.22). Praw-
dziwa zatem będzie zależność:

d
I

I
a

wyj ⋅−= μ
0

.ln .

Równanie opisujące prawo Bouguera bezpośrednio wynika z zależności opisującej
natężenie wiązki świetlnej, która przebyła drogę d w ośrodku o liniowym współczyn-
niku absorpcji μa:

d
wyj

aeII μ−= 0. . (137)

Parametr μa oznacza liniowy współczynnik absorpcji wyrażony w cm-1. Opisuje
on straty natężenia światła na jednostkowej drodze na skutek absorpcji. Współczynnik
ten można również zdefiniować jako odwrotność grubości warstwy absorbującej,
po przebyciu której natężenie światła zmaleje e-krotnie.

(a)  (b)

Rys. 3.22. Schemat ilościowego pomiaru absorpcji światła:
(a) pomiar koncepcyjny, (b) praktyczna realizacja (opis w treści)
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Należy pamiętać jednak, że absorpcja promieniowania przez dane ciało ma cha-
rakter ściśle selektywny tzn. ma miejsce dla określonych długości fali promieniowa-
nia, co ma związek z warunkiem rezonansu, zatem współczynnik absorpcji charakte-
ryzujący związki chemiczne jest wielkością dyspersyjną μa = f (λ). Jeżeli stężenie
mierzonej substancji jest równomierne w całej próbce, to współczynnik ten można
zdefiniować jako iloczyn stężenia c [mol/l] i charakterystycznego dla danej substancji
molowego współczynnika absorpcji ε [l mol–1cm–1].

Wielkość 1/μa nazywa się średnią drogą swobodną aδ  przebytą przez foton przed
aktem absorpcji i można dzięki niej wyznaczyć głębokość wnikania promieniowania
świetlnego do ośrodka. Średnia droga swobodna przebyta przed aktem absorpcji jest
to odległość przebyta przez foton w warstwie badanej substancji, po przejściu której
natężenie światła zmniejszy się e razy. Dla przykładu w oknie optycznym 600–900 nm
dla tkanek pozbawionych melaniny wynosi ona od 3 do 6 mm.W przypadku światła
ultrafioletowego głębokość penetracji wynosi około 0,5 do 1,5 mm, a w zakresie zie-
leni i żółci około 1 do 3 mm.

Na efektywność absorpcji światła najistotniejszy wpływ ma grubość poszcze-
gólnych warstw badanego ośrodka oraz występowanie w nim substancji absorbu-
jących. W przypadku tkanek in vivo bierze się również pod uwagę gęstość sieci
naczyń krwionośnych oraz wielkość przepływu krwi, zawartość wody oraz obec-
ność barwników w strukturach tkankowych. W mikroskali, na zdolność absorpcji
światła w układach najistotniejszy wpływ mają: aminokwasy, kwasy nukleinowe,
melanina, hemoglobina, bilirubina, związki sterydowe, rodopsyna i inne fotoak-
ceptory. Większość z nich skutecznie pochłania promieniowanie ultrafioletowe,
pozostałe zaś promieniowanie widzialne (hemoglobina, melanina, rodopsyna, cy-
tochromy), a niektóre podczerwone. Również organizmy roślinne i bakteryjne
zawierają chromofory. Szczególnie bogate w substancje absorbujące są organizmy
fotosyntezujące.

Substancje posiadające zdolność absorpcji promieniowania elektromagnetyczne-
go nazywamy chromoforami.

Zjawisko absorpcji światła w sposób ilościowo opisać można za pomocą okre-
ślenia transmitancji oraz absorbancji.

Współczynnik właściwy absorpcji a można określić jako stosunek absorbancji do
grubości warstwy absorbującej d, wyrażonej w centymetrach i stężenia substancji
absorbującej c, wyrażonego w gramach/ litr. W konsekwencji współczynnik a jest
wyrażony w następujących jednostkach l cm–1g–1.

Współczynnik molowy absorpcji ε to współczynnik zdefiniowany jak
współczynnik właściwy absorpcji a, przy czym stężenie substancji absorbu-
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jącej cm wyrażone jest w molach/litr, więc w konsekwencji jego jednostką
jest l cm–1 mol–1.

Liniowy współczynnik absorpcji wyrażony w cm–1. Opisuje on straty natężenia
światła na jednostkowej drodze na skutek absorpcji. Współczynnik ten można
również zdefiniować jako odwrotność grubości warstwy absorbującej, po prze-
byciu której natężenie światła zmaleje e-krotnie. Jeżeli stężenie mierzonej sub-
stancji jest równomierne w całej próbce, to współczynnik ten można zdefiniować
jako iloczyn stężenia c[mol/l] i charakterystycznego dla danej substancji molo-
wego współczynnika absorpcji ε [l mol–1cm–1].

W zależności od tego czy stężenie substancji absorbującej jest wyrażone w g/l lub
też mol/l, we wzorach opisujących absorbancję stosuje się odpowiednio właści-
wy współczynnik absorpcji lub molowy współczynnik absorpcji.

3.5.2.  Luminescencja

Absorpcja energii świetlnej przez dany ośrodek prowadzić może do wzbudzenia
atomów do wyższego stanu energetycznego, czego konsekwencją mogą być efekty
termiczne, fotochemiczne, bądź też w niektórych przypadkach luminescencja. Zgodnie
z definicją Wawiłowa: „luminescencja jest emisją promieniowania elektromagnetycz-
nego o natężeniu większym od natężenia promieniowania cieplnego w danej tempera-
turze i czasie trwania dłuższym od okresu emitowanej fali świetlnej” [11, 12]. Może
się zatem zdarzyć, że pod wpływem zaabsorbowanego promieniowania dojdzie do
emisji kwantu promieniowania elektromagnetycznego przy przechodzeniu elektronu
ze stanu wzbudzonego do stanu o niższej energii.
Przejścia energetyczne w cząstce po zaabsorbowaniu energii świetlnej mogą być zo-
brazowane za pomocą diagramu Jabłońskiego1 (patrz rys. 3.23). Struktura energetycz-
na cząsteczki jest opisana przez jej konfigurację elektronową, która oprócz podstawo-
wego stanu singletowego S0 scharakteryzowana jest również zwykle przez kilka
wyższych energetycznie stanów singletowych S1 o antyrównolegle ustawionych spi-
nach elektronów na powłoce oraz stany trypletowe o równolegle ustawionych spinach
elektronów. Przejścia pomiędzy stanami singletowymi i trypletowymi są mało praw-
dopodobne.

Każda cząstka w ramach określonej konfiguracji elektronowej może posiadać
różne stany oscylacyjne, które wynikają z drgań atomów w tej cząstce. Atom, któ-

__________
1 Aleksander Jabłoński (1898–1980) – polski fizyk, profesor Uniwersytetu Mikołaja Kopernika w To-

runiu, opisał zjawisko luminescencji w oparciu o graficzne diagramy, które obecnie są powszechnie
wykorzystywane w nauce do opisu tego procesu.
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ry zaabsorbował foton rezonansowy, czyli o energii dopasowanej do różnicy ener-
getycznej pomiędzy stanem podstawowym S0 a dowolnym stanem oscylacyjnym
elektronowego stanu wzbudzenia S1, ulega wzbudzeniu czyli ekscytacji. W przy-
padku form pierścieniowych cząsteczek organicznych (np. jak porfiryny) energia
wzbudzenia ze stanu podstawowego (S0) do pierwszego wzbudzonego stanu sin-
gletowego (S1) odpowiada długościom fal z zakresu ultrafioletu i światła widzial-
nego (300–800 nm).

Po czasie relaksacji ciało traci część uzyskanego nadmiaru energii podczas prze-
chodzenia do najniższego stanu oscylacyjnego należącego do danego poziomu elek-
tronowego. Następnie, w sposób bezpromienisty molekuła może przejść na najniżej
położony stan wzbudzenia S1.

Gdy zostanie wyemitowany foton o energii hν = ES1 – ES0, to elektron powraca na
jeden z poziomów oscylacyjnych stanu podstawowego. Ten rodzaj powrotu atomu do
stanu równowagi poprzez emisję promieniowania świetlnego określamy mianem fluore-
scencji. W ośrodku składającym się ze zbioru wielu atomów część zaabsorbowanej energii
przekształcana jest na ciepło lub inicjuje inne procesy, które w konsekwencji prowadzą do
tego, że remitowany foton ma mniejszą energię niż foton zaabsorbowany. Z tego też po-
wodu promieniowanie wyemitowane w procesie fluorescencji jest zawsze przesunięte
w kierunku fal dłuższych niż długość fali promieniowania wzbudzającego.

Rys. 3.23. Diagram Jabłońskiego: S0 – singletowy stan podstawowy, S1 – singletowy stan wzbudzony,
T1 –trypletowy stan wzbudzony, linie ciągłe – przejścia promieniste, linie przerywane – przejścia,

F – fluorescencja, P – fosforescencja, IC – konwersja wewnętrzna,
ICS – wewnętrzne przejście interkombinacyjne singlet–tryplet

Prawo, które mówi, że długość fali promieniowania fluorescencyjnego jest zawsze
większa od długości fali promieniowania wzbudzającego fluorescencję nazywane jest
prawem Stokesa. Czas zaniku fluorescencji nie przekracza kilku nanosekund.

W przypadku, gdy energia wzbudzonej cząsteczki jest przekazywana otoczeniu
w wyniku zderzeń z innymi molekułami, następuje konwersja wewnętrzna, czyli bez-
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promienisty (bez emisji promieniowania świetlnego) zanik poziomu wzbudzonego.
Efektywność i wydajność tego procesu zmniejsza się wraz ze wzrostem przerwy ener-
getycznej pomiędzy poziomem wzbudzonym a podstawowym. Przejścia singlet–try-
plet są mało prawdopodobne, ale nie niemożliwe. Zatem atom może przejść do wła-
snego stanu trypletowego lub też przekaże swoją energię innemu atomowi. Proces
transferu energii singlet–tryplet określamy mianem wewnętrznej konwersji interkom-
binacyjnej (ICS – inter-system crossing), gdyż prowadzi on do zmiany kierunku
spinów elektronów. Emisję fotonu przy przejściu ze stanu trypletowego do stanu pod-
stawowego (singletowego) nazywamy wówczas fosforescencją. W porównaniu z flu-
orescencją, podczas fosforescencji emitowane jest promieniowanie świetlne o długo-
ściach fal przesuniętych znacznie dalej w obszar fal dłuższych, a czas jej zaniku jest
znacznie dłuższy (o kilka rzędów) niż czas zaniku fluorescencji i wynosi kilka mikro-
lub milisekund.

Oba rodzaje reemisji promieniowania świetlnego przez wzbudzone atomy cząstki,
czyli fluorescencję oraz fosforescencję, określamy mianem luminescencji. Ze względu
na sposób wzbudzenia wyróżniamy kilka rodzajów luminescencji:

– fotoluminescencja – wywołana promieniowaniem elektromagnetycznym, np. la-
serem lub promieniowaniem lampy halogenowej, ksenonowej, deuterowej lub
innej,

– elektroluminescencja – wywołana polem elektrycznym, np. przy przepływie
elektronów w złączu p–n,

– chemiluminescencja – świecenie następuje w wyniku wzbudzenia reakcjami
chemicznymi,

– bioluminescencja – wywołana procesami biologicznymi,
– radioluminescencja – wywołana promieniowaniem jonizującym,
– rentgenoluminescencja – świecenie następuje w wyniku wzbudzenia promie-

niami X,
– tryboluminescencja – występuje w wyniku wzbudzenia siłami tarcia i elektro-

statycznymi,
– sonoluminescencja – wywołana falami ultradźwiękowymi,
– katodoluminescencja – wzbudzenie strumieniem elektronów,
– elektrochemiluminescencja – wywołana procesami chemicznymi i polem elek-

trycznym [13].
W przypadku, gdy energia fotonu wyemitowanego przez atom różni się od energii

zaabsorbowanego fotonu, mamy do czynienia ze zjawiskiem Ramana. Jeżeli energia
fotonu wyemitowanego promieniowania jest mniejsza niż energia fotonu wzbudzają-
cego, wówczas mamy do czynienia z przejściami stokesowskimi. Gdy energia wy-
emitowanego fotonu jest większa niż energia fotonu powodującego fotoekscytację,
mamy do czynienia z przejściami antystokesowskimi. Zagadnienia te są również opi-
sane w rozdziale 4 niniejszego podręcznika: Podstawowe pojęcia fotochemii i foto-
biologii.
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Każda cząsteczka posiada energię elektronową, oscylacyjną i rotacyjną.

Energia elektronowa informuje o położeniu elektronów, rodzajach utworzonych
wiązań i odległościach między jądrami atomów.

Energia oscylacyjna związana jest z ruchem molekuł, czyli ich zbliżaniem i odda-
laniem się od siebie.

Energia rotacyjna cząsteczki to ruchy obrotowe molekuł.

Jeżeli cząsteczka we wzbudzonym stanie oscylacyjnym, pozbywa się nadmiaru
energii wypromieniowując kwant energii świetlnej i powraca do stanu podstawo-
wego, wówczas zjawisko to określamy mianem luminescencji.

Fluorescencja zachodzi, gdy emisja promieniowania kończy się jednocześnie
z zanikiem wzbudzenia. Natężenie fluorescencji zależy od natężenia światła
wzbudzającego oraz budowy chemicznej molekuły. Zachodzi w wyniku przejścia
pomiędzy wzbudzonym i podstawowym stanem singletowym.

Fosforescencja charakteryzuje się dłuższym czasem emisji promieniowania po
zakończeniu wzbudzenia. Jest to przejście ze wzbudzonego stanu tripletowego do
stanu podstawowego.

Zgodnie z prawem Stokes’a długość fali wyemitowanego promieniowania
w wyniku utraty części energii przez cząsteczki ulega przesunięciu w kierunku fal
dłuższych względem długości fali światła zaabsorbowanego.

Długości fal wyemitowane na drodze fosforescencji są przesunięte znacznie bar-
dziej w kierunku dłuższych długości fal w stosunku do promieniowania wzbu-
dzającego niż w przypadku fluorescencji.

3.6.  Interferencja fal świetlnych

Zgodnie z zasadą Huygensa każdy punkt obiektu materialnego, na który pada fala
świetlna, staje się źródłem wtórnej, sferycznej fali świetlnej. Tym samym wypadkowy
rozkład przestrzenny światła będący transformacją wejściowej fali świetlnej na anali-
zowanym obiekcie jest superpozycją wtórnych fal świetlnych generowanych przez
każdy jego punkt. Powyższe założenie odnosi się również do ogólnego przypadku
promieniowania elektromagnetycznego i było ono uprzednio wykorzystane do wyja-



I. BUZALEWICZ, H. PODBIELSKA86

śnienia zjawiska odbicia oraz załamania światła na powierzchni granicznej, które opie-
rało się na opisie oddziaływania fali elektromagnetycznej z atomami ośrodka. Widzi-
my zatem, iż superpozycja lub też nakładanie się fal świetlnych odgrywa ważną rolę
w opisie transformacji światła na obiektach materialnych. W tym podrozdziale opisane
zostaną podstawy fizyczne wektorowej superpozycji fal świetlnych. Przeanalizowany
zostanie również ogólny przypadek interferencji fal świetlnych oraz jego szczególne
przypadki, np. uwzględniające wpływ różnych wielkości fizycznych charakteryzują-
cych nakładające się fale świetlne na zajście zjawiska interferencji. Z uwagi na fakt, iż
niniejszy podrozdział stanowi jedynie wstęp do podstawowych zagadnień optycznych,
a nie szczegółowe i wyczerpujące rozważania na ich temat, przedstawiona zostanie
prosta analiza matematyczna wpływu różnych wartości częstości kołowych, faz po-
czątkowych oraz stanu polaryzacji nakładających się fal, co umożliwi zrozumienie
fundamentalnych warunków zajścia zjawiska interferencji przez Czytelników nie po-
siadających specjalistycznego wykształcenia z zakresu optyki. Tym samym nie wpro-
wadzono tu powszechnie stosowanych w optyce wielkości fizycznych, takich jak sto-
pień koherencji (spójności), które wykorzystywane są w bardziej szczegółowych
rozważaniach obejmujących istotne zagadnienia koherencji przestrzennej i czasowej
fal świetlnych. W celu zapoznania się z tą problematyką odsyłamy Czytelników do
bardziej specjalistycznej literatury tematu [1, 2, 3, 4, 6, 7, 8, 15, 16].

3.6.1.  Elementy wektorowej superpozycji fal świetlnych

Jak wiadomo fala elektromagnetyczna jest wynikiem wzajemnego sprzężenia pola
magnetycznego oraz pola elektrycznego. Wektory natężenia pola elektrycznego i ma-
gnetycznego drgają we wzajemnie prostopadłych kierunkach i dodatkowo płaszczyzna
tych drgań jest prostopadła do kierunku wektora falowego, który określa kierunek
propagacji fali elektromagnetycznej. Dokładne określenie kierunku drgań wektora
natężenia pola elektrycznego wymaga zastosowania opisu wektorowego fali świetlnej,
dlatego też omówienie zagadnienia superpozycji lub też nakładania się fal rozpocz-
niemy od najogólniejszego przypadku, nie wprowadzając żadnych założeń odnośnie
relacji pomiędzy ich częstościami kołowymi, wartościami fazy początkowej czy też
kierunkami drgań wektora natężenia pola elektrycznego obu wiązek świetlnych. Za-
łóżmy jedynie, że mamy do czynienia z dwiema falami monochromatycznymi. Innymi
słowy rozważane będzie zjawisko nakładania się fal świetlnych, oraz zdefiniowane
będą wielkości fizyczne charakteryzujące te fale, które warunkują występowanie
efektów interferencyjnych.

Wiadomo z poprzednich rozdziałów, że monochromatyczna fala świetlna może zo-
stać wyrażona poprzez wektor natężenia pola elektrycznego. W ogólnym przypadku
wektor ten możemy przedstawić w następującej postaci:

( ) ( )oiiioii trktrEtrE ϕω +−⋅= cos),(, , (138)
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gdzie ),( trEoi  jest wektorem amplitudy drgań wektora natężenia pola elektrycznego,

ik  wektorem falowym charakteryzującym kierunek propagacji, ωi częstością kołową,

oiϕ  fazą początkową, natomiast wektor r  opisuje dowolny punkt w przestrzeni (x, y, z),
do którego docierają obie fale świetlne. W celu uproszczenia dalszej analizy zauważ-
my, iż

),(ˆ)cos(),(),( 0 tretrktrEtrE iiiiii ϕω +−⋅= , (139)

gdzie ),(ˆ trei  jest jednostkowym wektorem (wersorem) opisującym kierunek drgań
wektora natężenia pola elektrycznego ),( trEi  w płaszczyźnie jego drgań. Możliwe
jest zatem wprowadzenie zespolonego opisu wektora natężenia pola elektrycznego
w następującej postaci:

( ) { } { } ),(ˆexp),(exp),(,ˆ),(),( tretitritrEtretrEtrE iiiiiii ωϕ −== , (140)

gdzie amplituda ),( trE  wektora natężenia pola elektrycznego może być w ogólnym
przypadku wielkością zespoloną ( ) ( ){ } { }titritrEtrEtrE iiiii ωϕ −== exp,exp),(,),(
opisującą przestrzenne i czasowe zmiany amplitudy oraz fazy pola elektrycznego,
a oiii rktr ϕϕ +⋅=),( . Widzimy zatem, iż superpozycja fal świetlnych będzie zależała
od wzajemnych relacji pomiędzy amplitudami, fazami, częstościami kołowymi,
jak również kierunkiem drgań wektorów natężenia pola elektrycznego wszystkich
nakładających się fal świetlnych.

Rozważając superpozycję fal świetlnych możemy napisać, że wypadkowy wektor
natężenia pola elektrycznego w określonym punkcie przestrzeni oraz określonym
momencie czasu, zgodnie z zasadą superpozycji pola elektromagnetycznego, będzie
sumą wektorową wszystkich składowych wektorów natężenia pola elektrycznego
nakładających się monochromatycznych fal świetlnych:

2121

2

1

),(),(),(),( EEtrEtrEtrEtrE
i

in +=+==∑
=

. (141)

Ponieważ z wykorzystaniem konwencjonalnych detektorów wielkością obserwowalną
jest jedynie natężenie obu fal, lub też natężenie oświetlenia, zatem chwilowe natężenie
światła jest równe kwadratowi amplitudy wypadkowego wektora natężenia pola elek-
trycznego:

2
),(),( trEtrI n= . (142)

Powyższa zależność opisuje zmienny w czasie rozkład przestrzenny natężenia światła
na powierzchni detektora, tym samym w celu jego rejestracji konieczne jest czasowe
uśrednienie tej wielkości. W równaniu (140) wprowadzono zespolony zapis wektora
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natężenia pola elektrycznego, zatem odwołując się do właściwości liczb zespolonych
– kwadrat modułu liczby zespolonej jest równy iloczynowi tej liczby oraz jej sprzęże-
nia zespolonego, otrzymujemy ostatecznie następującą zależność, opisującą natężenie
wypadkowego wektora natężenia pola elektrycznego:

( ) ( ) ( )

( ) ( ) ( ) ( )
.

),(),(

,,,),()(

21212211

21212121

2

1

2

1

2

t

tt

ti i
ii

tnn
t

nt

EEEEEEEE

EEEEEEEE

trEtrE
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∗
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+++=

=+⋅+=+⋅+=

=⋅=

=⋅===

∑ ∑

(143)

W powyższych przekształceniach skorzystaliśmy z właściwości mówiącej, iż sprzęże-
nie sumy liczb zespolonych jest równe sumie sprzężeń tych liczb. Dodatkowo, jeśli
zauważymy, że iloczyn liczby zespolonej oraz jej sprzężenia jest równy kwadratowi
jej modułu, to ( )

t
EErI ∗= 111  oraz 

t
EErI ∗= 222 )( . Jednakże w wyrażeniu tym

występuje jeszcze dodatkowo suma członów mieszanych, która może być wyrażona
w następujący sposób:

( ) ( ) ( ) ( ) ( ) ( )[ ] [ ]( ){ }
( ) ( ) ( ) ( ) ( ) ( )[ ] [ ]( ){ }.exp,ˆ,ˆ,,

exp,ˆ,ˆ,,

21212121

212121212121

tirritretretrEtrE

tirritretretrEtrEEEEE

ωωϕϕ

ωωϕϕ

−+−−+

−+−=+ ∗∗

(144)

Widzimy zatem, iż rozkład przestrzenny natężenia obu nakładających się fal świetl-
nych, nie będzie równy jedynie algebraicznej sumie natężeń obu fal, lecz możliwe
będzie zaobserwowanie również dodatkowych efektów zależnych od wzajemnych
relacji pomiędzy parametrami charakteryzującymi te fale, takimi jak: różnica faz, czę-
stości kołowych oraz kierunek drgań tych fal. Właśnie te wielkości warunkują możli-
wość zajścia interferencji obu nakładających się fal świetlnych, czyli periodycznej
modulacji rozkładu natężania obu fal.
Iloczyn skalarny wektorów jednostkowych 21 ˆ;ˆ ee  opisujących czasowo-przestrzenne
zmiany kierunku drgań wektorów natężenia pola elektrycznego obu fal jest równy
kosinusowi ( )),(ˆ);,(ˆcos 21 tretre  kąta wyznaczonego w danym punkcie przestrzeni
obserwacji powstałej w płaszczyźnie przecięcia się kierunków propagacji obu fal,
gdzie zachodzi ich nakładanie się, pomiędzy rzutami tych wersorów na tę płaszczyznę.
Korzystając z zależności Eulera:

2
cos

ixix eex
−+

=
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wyrażenie (143) przybiera postać:

( ) ( ) ( ) ( ) ( )[ ] ( ) ( )[ ]tretretrrtrEtrE ,ˆ,,ˆcoscos,,2 21122121 ωωϕϕ −+− .

Ostatecznie równanie (142), opisujące uśrednione czasowo natężenie oświetlenia na
powierzchni detektora, może być opisane przez następująca zależność:

( ) ( )
( ) ( ) ( ) ( ) ( )[ ] ( ) ( )[ ].ˆ,ˆcoscos2

)(

21122121

21

reretrrrErE

rIrIrI

ωωϕϕ −+−+

+=

(145)

lub też

( ) ( )
( ) ( ) ( ) ( ) ( )[ ] ( ) ( )[ ].ˆ,ˆcoscos2

)(

21122121

21

reretrrrIrI

rIrIrI

ωωϕϕ −+−+

+=

(146)

Pierwsze dwa wyrażenia równania (146) opisują sumę algebraiczną natężeń obu na-
kładających się fal świetlnych. Ostatnie wyrażenie z kolei jest zależne od różnicy faz,
częstości kołowych, jak również wzajemnej relacji pomiędzy kierunkami drgań nakła-
dających się fal świetlnych. Widzimy zatem, iż w wyniku superpozycji dwóch fal
świetlnych, obserwowany rozkład przestrzenny natężenia jest równy sumie natężeń
obu fal, która może być dodatkowo modulowana przestrzennie przez człon interferen-
cyjny z amplitudą modulacji równą 212 II . Jednakże zajście zjawiska interferencji
uwarunkowane jest od wyżej wymienionych wielkości charakteryzujących obie na-
kładające się fale.

Z uwagi na fakt, iż we wzorze (145) występują jawne zależności od czasu, tym sa-
mym funkcja kosinus może przyjmować losowe wartości, a w konsekwencji czasowe-
go uśredniania człon modulujący może być całkowicie wyeliminowany i prążki inter-
ferencyjne nie będą obserwowalne, a tym samym zjawisko interferencji nie zajdzie.
Należy jednak pamiętać, że dotychczas prowadzone rozważania teoretyczne miały na
celu określenie czynników wpływających na możliwość jej zajścia.

W przypadku fal niekoherentnych superpozycja obu fal świetlnych jest zawsze
równa algebraicznej sumie ich natężeń, ponieważ w tym przypadku losowe i zmienne
czasowo wielkości charakteryzujące obie fal sprawiają, iż człon interferencyjny od-
powiedzialny za modulację natężenia oświetlenia w obrazie interferencyjnym zanika.
Z kolei dla fal koherentnych wartości wypadkowego natężenia nakładających się fal
mogą przyjmować wartości znacznie większe, pośrednie lub też mniejsze niż algebra-
iczna suma ich natężeń w zależności od drogi optycznej przebytej przez te fale, ich
amplitud oraz stanu polaryzacji tak, iż obserwujemy specyficzny rozkład prążków
interferencyjnych. To właśnie poprzez ten człon modulujący w sposób matematyczny
możemy opisać zjawisko powstawania w płaszczyźnie obserwacji periodycznych
prążków interferencyjnych w wyniku nakładania się fal świetlnych, jednakże efekt ten
zachodzi jedynie w specyficznych i ściśle określonych warunkach. W zależności od
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relacji fazowych pomiędzy interferującymi falami świetlnymi, ich stanem polaryzacji,
różniącą faz początkowych, oraz różnicą pomiędzy ich częstościami kołowymi mo-
żemy obserwować szereg efektów począwszy od różnej struktury przestrzennej reje-
strowanych prążków, zmiany ich kontrastu, czy też ich całkowitego zaniku w przy-
padku fal niekoherentnych. Zjawisko interferencji zachodzi dla fal koherentnych, gdy
rozkład natężenia nakładających się fal zależy od różnicy faz lub też dróg optycznych
przebytych przez te fale, a także ich amplitud.

W dalszej części rozważymy wpływ poszczególnych wielkości fizycznych cha-
rakteryzujących nakładające się fale świetlne na możliwość zajścia zjawiska interfe-
rencji fal świetlnych.

3.6.2.  Interferencja monochromatycznych
i jednakowo spolaryzowanych fal świetlnych

W poprzedniej części omówiliśmy najbardziej ogólny przypadek nakładania się fal
monochromatycznych o dowolnym kierunku drgania ich wektorów natężenia pola
elektrycznego. W tej części rozważymy pewien szczególny przypadek, gdy wygene-
rowane przez nieskończenie daleko odległe, punktowe źródło światła obie płaskie fale
świetlne są monochromatyczne i są scharakteryzowane przez tą samą częstość kołową,
co oznacza, że ω1 = ω2 = ω, a ω2 – ω1 = 0. Dodatkowo załóżmy, że kierunki drgań
wektorów natężenia pola elektrycznego obu fal są jednakowe. Ostatni warunek ozna-
cza, że oba wektory jednostkowe mają ten sam zwrot oraz kierunek, tym samym kąt
pomiędzy wersorami 21 ˆ,ˆ ee  jest równy zero stopni, a zatem ( ) 1ˆ,ˆcos 21 =ee . Zależność
opisująca rozkład przestrzenny natężenia światła powstały w wyniku nakładania się
fal o zerowej wartości fazy początkowej przyjmuje następującą postać:

( ) ( ) ( ) ( ) ( ) ( )[ ]rrrIrIrIrItrI 212121 cos2),( ϕϕ −++= , (147)

gdzie

( ) ( )212121
2)()( ssnnsnskrr −=−=−
λ
πϕϕ .

Widzimy zatem, iż w rozważanym przypadku człon interferencyjny opisujący ge-
nerację prążków interferencyjnych jest zależny jedynie od stałej w czasie różnicy faz
pomiędzy obiema falami. Jak wiadomo, różnica ta zależy od długości fali oraz różnicy
dróg optycznych przebytych przez obie fale wygenerowane przez to samo punktowe
źródło światła, a tym samym od dróg geometrycznych s1, s2 przebytych przez obie
wiązki w danym ośrodku, jak również od jego współczynnika załamania światła n.
Rozkład przestrzenny prążków interferencyjnych zdeterminowany jest również przez
proces propagacji tych fal w danym ośrodku.
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Z reguły obraz interferencyjny ma postać specyficznego rozkładu ciemnych i ja-
snych prążków interferencyjnych o periodycznym charakterze. Tym samym reje-
strowane zarówno jasne, jak i ciemne prążki interferencyjne należy traktować jako
powierzchnie stałego natężenia światła I = const. dla określonej różnicy faz pomię-
dzy nakładającymi się falami. Dodatkowo warunek takiej samej monochromatycz-
ności oraz jednakowego stanu polaryzacji obu interferujących płaskich fal świetl-
nych, eliminuje z wyrażenia (144) zależności czasowe, zatem w tym przypadku
obserwuje się stabilny czasowo rozkład prążków interferencyjnych i uśrednianie
czasowe jest zbędne.

Rozważmy dodatkowo pewne szczególne przypadki powyższego równania (147).
W ogólnym przypadku, gdy natężenia obu wiązek nie są jednakowe, wówczas w za-
leżności od wartości różnicy faz interferujących fal świetlnych wyróżniamy dwa pod-
stawowe rodzaje interferencji:

– konstruktywną dla ( ) ( ) ( ) πϕϕϕ 221 mrrr =−=Δ  dla m = 0, 1, 2, 3, …, wów-
czas obserwujemy jasne prążki interferencyjne (maksima interferencyjne):

( ) ( ) ( ) ( )rIrIrIrIrI 2121 2)( ++= , (148)

– destruktywną dla ( ) ( ) ( ) πϕϕϕ )12(21 +=−=Δ mrrr , wówczas obserwujemy
ciemne prążki interferencyjne (minima interferencyjne):

( ) ( ) ( ) ( )rIrIrIrIrI 2121 2)( −+= . (149)

W sytuacji, gdy natężenia obu wiązek są jednakowe ( ) ( ) 021 IrIrI == , otrzymujemy:

( ) ( )[ ][ ]rrIrI 210 cos12)( ϕϕ −+= . (150)

Tym samym, w przypadku interferencji konstruktywnej otrzymujemy:

0max 4)()( IrIrI == . (151)

Z kolei, w przypadku interferencji destruktywnej:

0)()( min == rIrI . (152)

Dla innych wartości różnicy faz natężenie przyjmuje wartości pośrednie z zakresu
od 0 do 4I0. Jednowymiarowy przypadek rozkładu przestrzennego natężenia interfe-
rujących fal świetlnych został przedstawiony na rys. 3.24.

Korzystając z zależności trygonometrycznej ( )2/cos2cos1 2 xx =+ , wyrażenie
(150) przyjmuje postać:

( ) ( )
⎥⎦
⎤

⎢⎣
⎡ −

=
2

cos4)( 212
0

rrIrI ϕϕ . (153)
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Rys. 3.24. Jednowymiarowy rozkład przestrzenny widma interferencyjnego
dwóch wiązek o takim samym natężeniu

Tym samym, w przypadku rozważanych fal świetlnych generowanych przez to samo
punktowe źródło światła, uzyskujemy stabilny czasowo obraz interferencyjny – roz-
kład prążków interferencyjnych zależny od różnicy faz, lub też dróg optycznych prze-
bytych przez te fale w danym ośrodku, a o obu tworzących go falach mówimy, iż są
one koherentne (spójne). W celu charakteryzacji prążków interferencyjnych wprowa-
dza się pojęcie kontrastu prążków opisującego widzialność prążków interferencyj-
nych, który wyrażony jest w następujący sposób:

minmax

minmax

II
IIK

+
−

= . (154)

Wielkość ta w sposób oczywisty zależy od ekstremalnych wartości natężenia Imax
oraz Imin. Im większa jest różnica pomiędzy wartościami natężeń, tym większa jest
widzialność prążków i ich kontrast. Wielkość ta w sposób oczywisty zależy również
od amplitud obu interferujących fal świetlnych. Tym samym ich wartości w bezpo-
średni sposób warunkując widzialność (kontrast) obserwowanego obrazu interferen-
cyjnego.

W wyniku superpozycji dwóch fal świetlnych, obserwowany rozkład prze-
strzenny natężenia jest równy sumie natężeń obu fal. Jest on dodatkowo mo-
dulowany przestrzennie przez człon interferencyjny z amplitudą modulacji
równą 212 II , jednakże jego obecność, a tym samym możliwość zajścia inter-
ferencji jest uwarunkowana przez różnicę faz pomiędzy nakładającymi się fa-
lami świetlnymi, kierunek drgań wektorów natężenia pola elektrycznego obu
fal, czyli ich stan polaryzacji, jak również przez ich częstości kołowe, a tym
samym długości fali.
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Gdy różnica faz pomiędzy dwiema nakładającymi się falami jest całkowitą wie-
lokrotnością 2π wówczas mamy do czynienia z występowaniem maksimów in-
terferencyjnych, czyli zachodzi interferencja konstruktywna.

Gdy różnica faz pomiędzy dwiema nakładającymi się falami jest nieparzystą
wielokrotnością π wówczas mamy do czynienia z występowaniem minimów in-
terferencyjnych, czyli zachodzi interferencja destruktywna.

3.6.3.  Warunki stabilnej interferencji fal świetlnych

Dotychczas rozważaliśmy jedynie najprostszy przypadek superpozycji dwóch
monochromatycznych fal płaskich o jednakowym stanie polaryzacji i częstości
kołowej. Teraz zajmiemy się dokładną analizą wpływu wielkości, takich jak czę-
stość kołowa, stan polaryzacji, czy też wartość fazy początkowej na możliwość
zajścia zjawiska interferencji oraz uzyskania stabilnego czasowo obrazu interfe-
rencyjnego.

Jak wiadomo, wpływ stanu polaryzacji obu interferujących fal świetlnych na obraz
interferencyjny związany jest z wzajemną relacją pomiędzy przestrzennymi drganiami
wektorów natężenia pola elektrycznego obu nakładających się fal świetlnych. W na-
szym przypadku efekt ten jest zależny od kąta pomiędzy kierunkami drgań wektorów
natężenia pola elektrycznego obu fal, a dokładniej mówiąc kąta pomiędzy ich rzutami
na płaszczyznę obserwacji, w której przecinają się kierunki propagacji obu fal, i jest
on scharakteryzowany przez ( ) ( )[ ]rere 21 ˆ,ˆcos . Załóżmy, iż obie nakładające się fal
mają tą samą częstość kołową, a wektory natężenia pola elektrycznego obu fal drgają
we wzajemnie prostopadłych kierunkach. Oznacza to, iż kąt pomiędzy wersorami

21 ˆ,ˆ ee , a tym samym ich rzutami na płaszczyznę obserwacji, jest równy 90°, czyli
( ) 0ˆ,ˆcos 21 =ee . Widzimy zatem, iż w omawianej sytuacji, różne stany polaryzacji obu

wiązek prowadzą do całkowitego wyeliminowania z równań (145) i (146) członu in-
terferencyjnego tak, iż rejestrowany rozkład przestrzenny natężenia światła będzie
równy:

( ) ( )rIrIrI 21)( += . (155)

W tym przypadku niezależnie od monochromatyzmu obu wiązek oraz wartości różni-
cy faz, prążki interferencyjne nie będą obserwowalne. Uzmysławia nam to również, że
sama monochromatyczność fal świetlnych nie jest jedynym i wystarczającym warun-
kiem zajścia interferencji i utworzenia stabilnego czasowo obrazu interferencyjnego.
W omawianym przypadku wyrażenie (155) ogranicza się jedynie do algebraicznej
sumy natężeń obu nakładających się fal świetlnych, tym samym mamy do czynienia
z falami niekoherentnymi.
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W ogólnym przypadku, gdy kąt γ  pomiędzy wersorami 21 ˆ,ˆ ee  będzie się losowo
zmieniał w czasie w przedziale od 0 do 2π, rozkład przestrzenny prążków interferen-
cyjnych będzie przybierał wartości pośrednie pomiędzy wartościami:

( ) ( ) ( ) ( ) ( ) ( )[ ]rrrIrIrIrIrI 212121max cos2)( ϕϕ −++= ,

a

( ) ( ) ( ) ( ) ( ) ( )[ ]rrrIrIrIrIrI 212121min cos2)( ϕϕ −−+= ,

chociaż w zależności od różnicy faz obu nakładających się fal graniczne wartości
mogą przyjąć, jeszcze bardziej ekstremalne wartości. W sytuacji, gdy kąt )(tγγ =
zmienia się losowo, niemożliwe będzie uzyskanie stabilnego czasowo obrazu interfe-
rencyjnego opisującego zależność różnicy faz pomiędzy obiema nakładającymi się
falami, gdyż człon modulacji będzie się zmieniał w sposób losowy. Tym samym ze
względu na jawną zależność wartości kąta γ  od czasu, możemy zastąpić wyrażenie

)ˆ,ˆcos( 21 ee  przez jego średnią czasową 0)ˆ,ˆcos( 21 =tee , co oznacza, że równanie
superpozycji fal upraszcza się do algebraicznej sumy natężeń obu wiązek, gdyż
człon interferencyjny został wyeliminowany. Widzimy zatem, iż stan polaryzacji
nakładających się fal jest krytycznym czynnikiem warunkującym zajście zjawiska
interferencji.

Nieco odmienna sytuacja ma miejsce w przypadku ustalonego w czasie kąta γ po-
między wersorami 21 ˆ,ˆ ee , gdyż wówczas wpływ różnych stanów polaryzacji interfe-
rujących fal świetlnych prowadzić będzie do zmiany amplitudy modulacji widma in-
terferencyjnego ( ) )ˆ,ˆcos()(2 2121 eerIrI± , jednakże nie spowoduje to całkowitego
zaniku prążków interferencyjnych. Należy jednak zauważyć, będzie to skutkowało
znacznym obniżeniem kontrastu prążków interferencyjnych w zależności od wartości
kąta γ (patrz rys. 3.25).Wraz wzrostem kąta γ w przedziale (0, π/2) mamy do czynienia
ze spadkiem kontrastu prążków interferencyjnych dla amplitudy modulacji równej

)ˆ,ˆcos(2 2121 eeII , która wraz z wyrażeniem )ˆ,ˆcos( 21 ee  przyjmuje coraz mniejsze
wartości.
Ten sam efekt pojawia się, gdy omawiany kąt rośnie w przedziale ( )23, ππ , chociaż
wówczas mamy do czynienia z odwróceniem kontrastu prążków (tzn. poprzednio ja-
sne prążki są teraz prążkami ciemnymi), o czym świadczy zmiana znaku amplitudy
modulacji, ponieważ w tym przypadku ma ona postać )ˆ,ˆcos(2 2121 eeII− .
Z kolei wraz ze wzrostem wartości kąta γ  w przedziałach ( )ππ ,2  oraz ( )ππ 2,23
w obu przypadkach następuje zwiększenie kontrastu prążków interferencyjnych, czyli
wzrost ich widzialności. Oczywiście będzie to miało miejsce jedynie dla pośrednich,
stałych w czasie, wartości kąta γ  z przedziału ( )π2,0 , gdyż w granicznych przypad-
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kach dla γ = (2m + 1)π/2 (m = 0, 1, …) mamy do czynienia z całkowitym wyelimino-
waniem członu interferencyjnego i rejestracją jedynie sumy natężeń obu nakładają-
cych się wiązek.

Rys. 3.25. Związek pomiędzy widmem interferencyjnym a zmianą wartości kąta
pomiędzy wektorami natężenia pola elektrycznego obu interferujących wiązek

(lina przerywana – spadek kontrastu prążków, linia ciągła – wzrost kontrastu prążków)

Ważnym czynnikiem wpływającym na zjawisko interferencji fal świetlnych jest
również wartość częstości kołowej nakładających się fal świetlnych. Rozważmy zatem
przypadek, gdy obie nakładające się fale świetlne są jednakowo spolaryzowane

( ) 1ˆ,ˆcos 21 =ee , lecz ich częstości nie są sobie równe tzn. ω1 ≠ ω2, czyli 021 ≠−ωω .
Wówczas wzór opisujący superpozycję tych fal przybiera następującą postać:

( ) ( ) ( ) ( ) ( ) ( ) ( )[ ]trrrIrIrIrItrI 12212121 cos2),( ωωϕϕ −+−++= . (156)

W wyrażeniu tym występuje jawna zależność od czasu, zatem w tej sytuacji różne
wartości częstości kołowej prowadzą do czasowych oscylacji harmonicznych natęże-
nia obu nakładających się fal. Natężenie ),( trI jest zatem modulowane czasowo przez
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człon kosinusoidalny i zmienia się z różnicą częstości kołowych (ω1 – ω2) oraz stałą
w czasie różnicą faz ( ) ( ) ( )rrr 21 ϕϕϕ −=Δ  dla każdego punktu przestrzeni. Niemożliwe
zatem staje się zarejestrowanie stabilnego czasowo widma interferencyjnego, gdyż
wartość natężenia oscyluje wokół wartości ( ) ( )rIrI 21 +  z częstością ω1 – ω2, i mamy
do czynienia z tzw. optycznym dudnieniem. Widzimy zatem, iż również w tym przy-
padku po uśrednieniu czasowym wypadkowego natężenia obu fal w płaszczyźnie ob-
serwacji otrzymujemy superpozycję jedynie natężeń obu fal świetlnych. Tym samym
również warunek jednakowej polaryzacji obu fal nie jest wystarczający do utworzenia
stabilnego czasowo rozkładu prążków interferencyjnych, bez spełnienia dodatkowych
warunków odnośnie częstości kołowych, lub też długości fali, obu nakładających się
fal świetlnych.

Ważnym, aczkolwiek nieanalizowanym dotychczas czynnikiem, który ma również
wpływ na warunki stabilnej interferencji, jest wartość faz początkowych dwóch nakła-
dających się fal świetlnych. Do tej pory zakładaliśmy, iż ( ) oiii rktr ϕϕ +⋅=, , jednak
w powyższych wzorach nie przedstawialiśmy jawnej zależności równania interferen-
cyjnego od wartości faz początkowych fal świetlnych. W najogólniejszym przypadku
równanie (146) możemy napisać w następującej postaci:

( ) ( )
( ) ( ) ( )[ ] ( ) ( )[ ].ˆ,ˆcos)()(cos2

)(

211202012121

21

reretnsnskrIrI

rIrIrI

ωωϕϕ −+−+−+

+=

(157)

W przypadku, gdy fale te są emitowane przez to samo punktowe źródło światła,
wówczas fazy początkowe są stałe w czasie, a tym samym wpływ ich wartości na
obserwowalne widmo interferencyjne jest pomijalny. Jednakże, w sytuacji, gdy
obie fale świetlne pochodzą z dwóch całkowicie niezależnych źródeł światła lub
źródła rozciągłego przestrzennie, wówczas są one emitowane w postaci szeregu
ciągów falowych o skończonych długościach i losowo zmieniających się fazach
początkowych. Tym samym różnica faz początkowych przybiera losowe wartości
z całego przedziału kątowego π2,0  i należy uwzględnić wpływ tego zjawiska na
zachodzącą interferencję fal świetlnych. Uwzględniając losową zmianę wartości
faz początkowych, średnia czasowa kosinusa ich różnicy wynosi 0)cos( 0201 =− tϕϕ ,
zatem również w tym przypadku wzór interferencyjny (157) zostanie ograniczony
jedynie do algebraicznej sumy natężeń obu fal świetlnych, a tym samym nie zaob-
serwujemy zjawiska interferencji, gdyż człon modulujący zostanie wyeliminowa-
ny. Z tego też powodu niezwykle trudno jest uzyskać widmo interferencyjne po-
wstałe w wyniku nakładania się fal świetlnych pochodzących od dwóch różnych
źródeł światła. Zastosowanie punktowego źródła światła poprzez ograniczenie
jego rozmiarów przestrzennych sprawia, że fazy początkowe generowanych cią-
gów falowych są stałe w czasie a kontrast powstających prążków interferencyj-
nych wzrasta.
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Ostatecznie widzimy zatem, iż interferencja fal świetlnych zależy od tego, czy są
one monochromatyczne, mają taką samą częstość kołową, od ich stanów polaryzacji
oraz faz początkowych, które związane są z źródłem światła emitującym te fale. Ża-
den warunek z osobna nie gwarantuje zajścia zjawiska interferencji oraz obserwacji
prążków interferencyjnych o wysokim kontraście. Fale świetlne zdolne do utworzenia
stabilnego w czasie widma interferencyjnego przyjęło się określać mianem fal kohe-
rentnych (spójnych).

Gdy wzajemny kierunek drgań wektorów natężeń pola elektrycznego nakładają-
cych się fal jest prostopadły lub też zmienia się on w sposób całkowicie przypadkowy,
wówczas rozkład przestrzenny natężenia światła jest w tym przypadku równy sumie
natężeń obu fal. Wyjątkiem jest sytuacja, gdy kierunek jest ustalony i stały w czasie,
wówczas możemy obserwować różnego rodzaju efekty związane ze spadkiem kontra-
stu prążków interferencyjnych lub też odwróceniem ich kontrastu. Niemonochroma-
tyczność lub też zmienne w czasie wartości faz początkowych, również uniemożli-
wiają rejestrację stabilnego widma interferencyjnego, a tym samym zajścia zjawiska
interferencji fal świetlnych.

W przypadku fal koherentnych obserwowalne widmo interferencyjne zależy od
różnicy faz pomiędzy nakładającymi się falami świetlnymi oraz ich amplitud. W za-
leżności od tej różnicy faz możemy obserwować interferencję konstruktywną, de-
struktywną lub też przypadki pośrednie. Koherencja fal świetlnych oznacza zatem, iż
muszą mieć one taką samą częstość kołową (długość fali)- być monochromatyczne,
różnica faz początkowych nie może zmieniać się w czasie, a płaszczyzna polaryzacji
powinna być taka sama. Tym samym za fale koherentne możemy uważać monochro-
matyczne i spolaryzowane fale wyemitowane przez to samo punktowe źródło światła,
które są w stanie utworzyć stabilny rozkład prążków interferencyjnych. Z tego też
powodu wszystkie interferencyjne metody pomiarowe polegają na uzyskaniu dwóch
wiązek świetlnych poprzez podział amplitudy lub też czoła fali świetlnej wygenero-
wanej przez to samo źródło.

W pierwszym przypadku wykorzystywane są zjawiska odbicia i załamania światła
na granicy dwóch ośrodków o różnych współczynnikach załamania, gdyż w tym przy-
padku zawsze część światła ulega odbiciu a część jest transmitowana, czyli mamy
do czynienia z podziałem amplitudy fal. Z kolei podział czoła fali możemy uzyskać
w wyniku oświetlenia np. nieprzeźroczystego ekranu zawierającego dwa punktowe
otwory. Techniki podziału amplitudy lub czoła fali świetlnej są powszechnie stosowa-
ne w pomiarach optycznych. Przykładem w przypadku podziału amplitudy fali mogą
być metody uzyskiwania prążków jednakowej grubości oraz nachylenia, a w przypad-
ku podziału czoła fali – doświadczenie Younga, bipryzmat Fresnela lub też zwiercia-
dło Lloyda. Z uwagi na charakter niniejszej pracy zagadnienia te nie zostaną tu w wy-
czerpujący sposób przeanalizowane, jednakże z uwagi na duży potencjał aplikacyjny
technik interferometrycznych polecamy Czytelnikom dokładniejsze zapoznanie się
z tym tematem [1, 3, 4, 6, 8].
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Koherencja (spójność) fal świetlnych oznacza, zdolność obu nakładających się
fal do interferencji. Fale te muszą być monochromatyczne, mieć stałą w czasie
różnicę faz oraz taką samą płaszczyznę polaryzacji.

W przypadku fal koherentnych widmo interferencyjne zależy od różnicy faz
pomiędzy nakładającymi się falami świetlnymi oraz ich natężenia.

Dla fal koherentnych w zależności od różnicy faz możemy obserwować interfe-
rencję konstruktywną, destruktywną lub też przypadki pośrednie.

Fale niekoherentne nie tworzą widm interferencyjnych, rozkład natężenia wy-
padkowego jest równy sumie natężeń obu fal.

3.7.  Dyfrakcja światła

Istnieje wiele sytuacji, w których transformacja światła na obiektach odbiega od
klasycznej teorii optyki geometrycznej. Doskonale jest to uwidocznione w przypad-
ku oświetlenia monochromatyczną wiązką skolimowaną apertury o rozmiarach
porównywalnych lub większych niż długość fali stosowanego światła. Obserwacja
rozkładu przestrzennego światła, które uległo transformacji na takim obiekcie
w istotny sposób odbiega od przewidywań optyki geometrycznej, która zakłada, iż
niezależnie od położenia płaszczyzny obserwacji za obiektem, rozkład ten powinien
mieć taki sam rozmiar oraz kształt, jak analizowana apertura. Jednakże, gdy pod
uwagę weźmiemy dyfrakcję (ugięcie) światła, czyli zmianę kierunku rozchodzenia
się światła po przejściu przez analizowany obiekt w stosunku do początkowego kie-
runku wiązki oświetlającej, wówczas zrozumiałe staje się, iż założenia optyki geo-
metrycznej są w tym przypadku niepoprawne, a rozkład natężenia światła w płasz-
czyźnie obserwacji znacznie odbiega od przewidywanego. Według Sommerfelda
(jednego z twórców skalarnej teorii dyfrakcji), za dyfrakcję uważać należy każde
odstępstwo od prostoliniowego biegu światła, którego nie jesteśmy w stanie wytłu-
maczyć zjawiskiem odbicia lub załamania. Zgodnie z zasadą Huygensa, każdy punkt
apertury, do której dojdzie czoło fali świetlnej stanie się źródłem wtórnych fal
świetlnych, lecz wygenerowane fale świetlne będą miały różne fazy (rys. 3.26a).

W konsekwencji nakładające się wtórne fale świetlne będą interferować zarówno
konstruktywnie, jak i destruktywnie. Różnica faz pomiędzy tymi falami dla składo-
wych wygenerowanych równolegle do osi optycznej będzie równa zero, dlatego
wszystkie będą w fazie i nastąpi interferencja konstruktywna. W przypadku składo-
wych wypromieniowanych w każdym innym kierunku będziemy mieli do czynienia
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z różną od zera różnicą faz między nimi, zatem będziemy mieli do czynienia efektami
interferencji konstruktywnej lub  destruktywnej, w zależności od wartości różnicy faz
pomiędzy nimi. Z tego też powodu obserwowany rozkład przestrzenny natężenia
światła za aperturą będzie odzwierciedlał kształt apertury, jednakże pojawią się też
liczne prążki interferencyjne, co stoi w sprzeczności z optyką geometryczną.

        

(a) (b)

Rys. 3.26. Dyfrakcja fali płaskiej na aperturze kołowej (a)
oraz jej obraz dyfrakcyjny (b)w znacznej odległości od apertury

Gdy rozmiary apertury są znacznie większe niż długość fali oświetlającego ją
światła, wówczas przyjąć można, iż 0→λ , co odpowiada głównemu założeniu opty-
ki geometrycznej, w tym przypadku obserwowany za aperturą rozkład natężenia świa-
tła odpowiada kształtowi przesłony.

Za dyfrakcję uważać należy każde odstępstwo od prostoliniowego biegu światła,
którego nie jesteśmy w stanie wytłumaczyć zjawiskiem odbicia lub załamania.

Zgodnie z zasadą Huygensa, każdy punkt przestrzeni, do którego dojdzie czoło
fali świetlnej stanie się źródłem wtórnych sferycznych fal świetlnych, lecz wy-
generowane fale świetlne będą miały różne fazy.

W wyniku dyfrakcji światła na aperturze mamy do czynienia ze zmianą kierun-
ku propagacji wtórnych fal świetlnych w stosunku do fali padającej na obiekt.
Zachodzące wzajemne nakładanie się fal wtórnych powoduje, że obserwowane
rozkłady natężenia światła ugiętego na aperturze w znaczny sposób różnią się od
kształtu samej apertury.

3.7.1.  Dyfrakcja na nieskończenie cienkiej szczelinie

Rozważmy teraz bardziej dokładnie przypadek dyfrakcji światła na nieskończenie
cienkiej szczelinie. Jak już wspomniano wcześniej, dyfrakcję możemy wyjaśnić jako
rezultat interferencji fal świetlnych wygenerowanych pod pewnym kątem θ przez
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wtórne źródła światła, którymi są wszystkie punkty szczeliny. Taki zbiór źródeł mo-
żemy traktować jako zbiór koherentnych oscylatorów generujących promieniowanie
świetlne o takim samym stanie polaryzacji. Rozpatrzmy zatem przypadek N oscylato-
rów rozmieszczonych w odległości d od siebie wzdłuż nieskończenie cienkiej szczeli-
ny o długości L (patrz rys. 3.27).

Rys. 3.27. Liniowy układ oscylatorów rozmieszczonych od siebie w odległości d
w płaszczyźnie nieskończenie cienkiej szczeliny o długości L

Załóżmy, że względna faza sąsiadujących źródeł świetlnych jest równa zero oraz
amplitudy generowanego przez te źródła promieniowania są jednakowe. W płaszczyź-
nie obserwacji, zlokalizowanej za szczeliną, obserwujemy wówczas superpozycję fal
świetlnych wygenerowanych przez każdy oscylator:

( ){ } ( ){ } ( ){ }tkriEtkriEtkriEE Nooo ωωω −++−+−= exp...expexp 21 . (158)

Powyższą zależność możemy również zapisać w następującej postaci:
{ } { } ( ){ } ( ){ } ( ){ }[ ]113121 ...1 rrikrrikrriktiikr

o
NeeeeeEE −−−− ++++⋅= ω . (159)

Wyrażenie )()1( 1rrkN NN −=−= δδ  reprezentuje różnicę faz pomiędzy falami ge-
nerowanymi przez pierwszy i N-ty oscylator. Różnicę dróg optycznych przebytych
przez te fale w ośrodku o współczynniku załamania n w stosunku do drogi przebytej
przez fale wytworzone przez pierwszy oscylator wyrazić możemy poprzez

)sin( θndNrN =Δ , zatem elementarna różnica faz wynosi θδ sinkd= . Zależność
(159) możemy więc zapisać w następujący sposób:

{ } { } { } { } { }[ ]δδδω )1(2 ...11 −− ++++⋅= Niiitiikr
o eeeeeEE . (160)
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Korzystając z właściwości ciągu geometrycznego:
1

1
2

111 .... −++++ Nqaqaqaa ,

gdzie wyraz początkowy 11 =a , a iloraz ciągu ϕieq = , sumę N początkowych wyra-
zów możemy wyznaczyć zgodnie z zależnością:
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Zatem suma ta w naszym przypadku przybiera postać:
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Wyrażenie to po następujących przekształceniach może być zapisane jako:
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dodatkowo, jeśli skorzystamy z wzoru Eulera:
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W konsekwencji superpozycję fal świetlnych możemy zapisać w następującej postaci:

{ } { } ( )
( )2/sin

2/sin2/)1(1

δ
δδω NeeeEE Nitiikr

o
−− ⋅= . (161)

Zatem natężenie w płaszczyźnie obserwacji będzie opisane zależnością:

( )
( )2/sin

2/sin
2

2
2

δ
δNIEEEI o=== ∗ , (162)

gdzie 2
oo EI = . Z uwagi na fakt, iż w wyrażeniu (162) występują funkcje sinus

o okresowym przebiegu, zatem również rozkład przestrzenny natężenia interferu-
jących fal świetlnych będzie miał charakter okresowy tzn. będzie się składał ze zbio-
ru maksimów oraz minimów natężenia światła, których lokalizacja przestrzenna
będzie uzależniona od różnicy faz pomiędzy nimi, jak również od kąta, pod jakim
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zostały ugięte fale padające na obiekt. Pierwsze minimum natężenia pojawia się dla
N/2πδ = . Innymi słowy minimum to uzyskujemy dla Nkd /2sin πθ =− . Otrzy-

mujemy wówczas

λθ =−sinNd . (163)

Wyrażenie Nd opisuje rozmiar szczeliny. W tym wypadku różnice faz fal pochodzą-
cych od wszystkich oscylatorów zmieniają się w zakresie od 0 do 2π. Oznacza to, iż
pomimo, że przyczynki od skrajnych oscylatorów są w fazie, to jednak wypadkowa
amplituda pochodząca od wszystkich oscylatorów rozmieszczonych wzdłuż szczeliny
o długości L = Nd jest równa zero, gdyż wszystkie one wzajemnie się znoszą. W ogól-
nym przypadku zależność opisująca, pod jakim kątem −

mθ  możemy zaobserwować
kolejne minima natężenia ma następującą postać:

L
mm
λθ =−sin , (164)

gdzie m = ±1, ±2, ±3, ...
Warto zauważyć, że wraz ze wzrostem długość szczeliny L, przy tej samej długości

fali λ stosowanego światła, zmniejszać się będzie wartość kąta −
mθ , a tym samym mi-

nima natężenia będą przesuwać się w kierunku głównego maksimum. Efekt ten można
również zaobserwować, zmniejszając długość fali λ, lecz przy zachowanym rozmiarze
szczeliny L. Odwrotne zmiany powyższych parametrów sprawią, iż minima będą
przesuwać się w przeciwną stronę.

Z kolei maksima natężenia będziemy obserwować, gdy różnica dróg optycznych
fal świetlnych wyemitowanych przez sąsiadujące oscylatory będzie całkowitą wielo-
krotnością długości fali stosowanego światła, wówczas wszystkie przyczynki pocho-
dzące od zbioru oscylatorów będą w fazie:

λθ md m =+sin . (165)

Pierwsze maksimum pojawia się, gdy różnica faz jest równa zero ϕ = 0°, co
jest równoznaczne z biegiem wiązki promieni równoległych wzdłuż osi optycznej
θ = 0°. Tym samym w zależności (162) otrzymujemy wówczas wyrażenie typu
0/0, jednakże dla nieskończenie małej różnicy faz stosunek kwadratów sinusów
jest równy N 2. Zatem pierwsze maksimum natężenia przyjmuje wartość N 2I0, gdyż
wszystkie składowe fale świetlne są w fazie i następuje ich konstruktywna interfe-
rencja.

Podobnie, jak w przypadku minimów, możliwe jest określenie warunku na kąt +
mθ ,

pod jakim zaobserwujemy kolejne maksima:
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d
mm
λθ =+sin , (166)

gdzie m = ±1, ±2, ±3, ...
Można zauważyć, że w sytuacji gdy odległość d pomiędzy elementarnymi oscyla-

torami będzie mniejsza niż λ długość fali stosowanego światła, wówczas może istnieć
tylko jedno maksimum zerowego rzędu (m = 0). Dzieje się tak, ponieważ funkcja si-
nus może przyjmować wartości jedynie z przedziału od 0 do 1, dlatego zależność
(166) ma sens jedynie dla m = 0, gdyż dla λ<d  stosunek 1>dλ .

Gdy różnice faz fal pochodzących od wszystkich oscylatorów zmieniają się w za-
kresie od 0 do 2π, wówczas λθ =−sinNd . Oznacza to, iż pomimo, że przy-
czynki od skrajnych oscylatorów są w fazie, to jednak wypadkowa amplituda
pochodząca od wszystkich oscylatorów rozmieszczonych wzdłuż szczeliny
o długości L = Nd jest równa zero, gdyż wszystkie drgania wzajemnie się zno-
szą. Obserwujemy wówczas minima dyfrakcyjne.

Minima natężenia światła ugiętego na szczelinie obserwujemy pod kątami
Lmm λθ =−sin , gdzie m = ±1, ±2, ±3, ...

Gdy różnica dróg optycznych fal świetlnych wyemitowanych przez sąsiadujące
oscylatory będzie całkowitą wielokrotnością długości fali stosowanego światła,
wówczas λθ md m =+sin  i obserwujemy wtedy maksima dyfrakcyjne.

Maksima natężenia światła ugiętego na szczelinie obserwujemy pod kątami
dmm λθ =+sin , gdzie m = ±1, ±2, ±3, ...

3.7.2.  Elementy skalarnej teorii dyfrakcji

W ogólnym przypadku do opisu dyfrakcji światła należy stosować wektorową teorię
dyfrakcji, która wywodzi się z wektorowego opisu promieniowania elektromagnetycz-
nego. W przypadku, gdy struktury uginające światło są znacznie większe niż długość
fali, wówczas możliwe jest odrzucenie wektorowego, kierunkowego opisu zjawiska
dyfrakcji światła i zastąpienie go skalarną teorią dyfrakcji. Teoria ta należy do podsta-
wowych zagadnień obejmujących optykę falową, fourierowską, gdzie światło przedsta-
wia się za pomocą odpowiednich przestrzennych i czasowych funkcji skalarnych.
W niniejszej części przedstawione zostaną dwa podstawowe przybliżenia skalarnej teorii
dyfrakcji: Fresnela i Fraunhofera, które znalazły szerokie zastosowanie w analizie dy-
frakcji światła. Oba przybliżenia są uproszczeniem bardziej ogólnych przybliżeń
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Kirchhoffa, Kirchhoffa–Helmholtza, Kirchhoffa–Fresnela czy też Rayleigha–Sommer-
felda, wynikających z przyjętych założeń co do geometrii układu oraz położenia płasz-
czyzny obserwacji. Ze względu na charakter niniejszej pracy powyższe przybliżenia nie
zostaną tu przedstawione, dlatego też zainteresowanym zaleca się zapoznanie ze specja-
listycznymi pozycjami literaturowymi np. [3, 7, 14, 15, 16].

Z uwagi na fakt, iż niezwykle istotną rolę w skalarnej teorii dyfrakcji odgrywa
przekształcenie Fouriera, zostanie ono przedstawione w pierwszej kolejności. Naj-
pierw wprowadzone jednak zostaną pewne podstawowe pojęcia oraz nomenklatura,
które ułatwią zrozumienie dalszej części, opisującej przybliżenia dyfrakcyjne.

W skalarnej teorii dyfrakcji każde zaburzenie optyczne możemy przedstawić za
pomocą odpowiedniej funkcji skalarnej ),( trU , która spełnia skalarne równanie fali
o następującej postaci:

( ) ( )
2

2

2
2 ,1,

t
trU

V
trU

n ∂
∂

=∇ . (167)

Funkcję tę można interpretować jako jedną ze składowych wektora natężenia pola
elektrycznego bądź wektora natężenia pola magnetycznego (równania (8), (9)). Tym
samym zaburzenie optyczne możemy zapisać w następującej postaci:

( ) ( ) { }tirUtrU ω−= exp, , (168)

gdzie rozkład przestrzenny wielkości )(rU określamy mianem pola optycznego, am-
plitudy zespolonej bądź też rozkładem przestrzennym amplitudy zespolonej. Wówczas
amplitudy zespolone fal świetlnych możemy zapisać w następującej postaci:

– fala monochromatyczna: { }tirUtrU ω−= exp)(),( ,
– fala płaska: { } ( ){ }zzyyxx rkrkrkiArkiArU ++== expexp)( ,

– fal sferyczna: { }rki
r
ArU exp)( = .

W powyższych zależnościach, w przypadku fali płaskiej i sferycznej, opuszczono
człon ekspotencjalny, opisujący zależność czasową, gdyż obie funkcje są monochro-
matyczne.

W konsekwencji natężenie fali monochromatycznej, czyli moc promienista przy-
padająca na jednostkę powierzchni, jest niezależna od czasu i opisana zależnością:

)()()()( 2 rUrUrUrI ∗== .

3.7.2.1.  Przekształcenie Fouriera

W ogólnym przypadku dwuwymiarowej funkcji f (x, y) definicję przekształcenia
lub też transformaty Fouriera przedstawić można w następujący sposób:
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( ){ } ( ) ( ){ }dxdyyfxfiyxfyxfffF yxyx ∫ ∫
+∞

∞−

+∞

∞−

+−=ℑ= π2exp,,),( , (169)

gdzie wielkości yx ff ,  określają częstości przestrzenne, a ich wymiar jest równy m–1,
natomiast wyrażenie ( )yx ffF ,  przedstawia transformatę Fouriera lub też widmo
Fouriera funkcji f(x,y). Z kolei odwrotną transformatę Fouriera opisuje zależność:

( ) ( ){ } ( ) ( ){ } yxyxyxyx dfdfyfxfiffFffFyxf ∫ ∫
+∞

∞−

+∞

∞−

− +=ℑ= π2exp,,, 1 . (170)

Dostatecznymi warunkami realizowalności transformacji Fouriera są [7, 14]:
– bezwzględna całkowalność funkcji podcałkowej,
– skończona liczba punktów i ekstremów,
– brak skoków do nieskończoności.
W teorii optycznego przetwarzania informacji wiele układów optycznych może-

my traktować jako układy liniowe, czyli takie, które umożliwiają przeniesienie
związków pomiędzy sygnałami wejściowymi na ich odpowiedzi wyjściowe, będą-
ce wynikiem transformacji przeprowadzanej przez rozpatrywany układ. Tym sa-
mym, jeżeli dany sygnał wejściowy przedstawimy w postaci liniowej kombinacji
sygnałów składowych, każda z tych składowych będzie przez układ przetwarzana
w ten sam sposób. Proces ten został przedstawiony na rys. 3.28. Operator { }...L
opisuje transformację, jaką przeprowadza układ na każdej składowej sygnału wej-
ściowego f1, f2, f3. W konsekwencji na wyjściu uzyskujemy odpowiedzi układu na te
sygnały { } { } { }332211 ,, fLgfLgfLg === . Operację { }...L  przekształcającą każdą
elementarną składową sygnału wejściowego, w optyce przyjęto określać mianem tzw.
odpowiedzi impulsowej lub punktowej funkcji rozmycia w przestrzeni (x, y) lub też
funkcji przenoszenia układu w przestrzeni ( yx ff , ), która określa cechy transformują-
ce analizowanego układu optycznego.

Rys. 3.28. Schemat działania układu liniowego

W kontekście układów liniowych widzimy zatem, iż niekiedy pomocny jest roz-
kład skomplikowanego i trudnego do analizy sygnału wejściowego na bardziej proste
jego składowe tak, aby możliwe było wyznaczenie odpowiedzi układu na każdą ele-
mentarną składową i złożenie ich w odpowiedź tego układu na całkowity sygnał. Od-
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wrotną transformatę Fouriera (167) należy zatem rozumieć jako reprezentację sygnału
f (x, y) w postaci liniowej kombinacji, w tym przypadku całki elementarnych funkcji
postaci { })(2exp yx yfxfi +π . Liczba zespolona ),( yx ffF  pełni tu jedynie rolę funkcji
wagowej, która musi zostać dodana do tej elementarnej funkcji o częstościach prze-
strzennych ( fx, fy) w celu odtworzenia całkowitego sygnału wejściowego f (x, y). Opi-
sana metoda w optyce wykorzystywana jest m.in. do rozłożenia skomplikowanych
zaburzeń optycznych na liniową kombinację fal płaskich, czyli innymi słowy na wid-
mo kątowe tego zaburzenia [3, 7, 15, 14].

Każde zaburzenie optyczne można traktować jako liniową kombinację fal pła-
skich.

Operację przekształcającą każdą elementarną składową sygnału wejściowego,
w optyce przyjęto określać mianem odpowiedzi impulsowej lub punktowej
funkcji rozmycia w przestrzeni (x, y) lub też funkcji przenoszenia układu
w przestrzeni ( fx; fy)

Odwrotną transformatę Fouriera należy rozumieć jako reprezentację sygnału
f(x,y) w postaci liniowej kombinacji, w tym przypadku całki elementarnych
funkcji postaci exp[i2π(xfx + yfy)]. Liczba zespolona F( fx; fy) pełni tu jedynie rolę
funkcji wagowej, która musi zostać dodana do tej elementarnej funkcji o często-
ściach przestrzennych ( fx, fy) w celu odtworzenia całkowitego sygnału wejścio-
wego f (x, y).

3.7.2.2.  Przybliżenie Fresnela

W zależności od położenia płaszczyzny obserwacji w stosunku do płaszczyzny
przedmiotowej, w której zlokalizowana jest struktura dyfrakcyjna, stosowane są różne
przybliżenia dyfrakcyjne. W głównej mierze związane jest to z tym, iż wraz ze wzro-
stem odległości pomiędzy obiektem uginającym światło (np. aperturą) a płaszczyzną
obserwacji, efekty dyfrakcyjne stają się bardziej dostrzegalne. Obserwowane prze-
strzenne rozkłady natężenia światła ugiętego, czyli widma dyfrakcyjne, podlegają
ciągłym, znacznym zmianom, a podobieństwa pomiędzy nimi a aperturą stopniowo
zanikają. Jednakże od pewnego położenia płaszczyzny obserwacji wraz ze wzrostem
odległości od apertury, zmianie ulega jedynie rozmiar widma dyfrakcyjnego, a nie
jego kształt.

W celu określenia warunków, dla których realizowalne staje się przybliżenie
Fresnela, zostanie ono bezpośrednio wyznaczone z całki dyfrakcyjnej Rayleigha–
Sommerfelda po wprowadzeniu kilku uproszczeń, wynikających z przyjętych założeń.
Taki tok postępowania jest w zupełności uzasadniony, jeśli zauważymy, iż przybliże-
nie Rayleigha–Sommerfelda pozwala na opisanie zjawiska dyfrakcji w całej prze-
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strzeni obserwacji, z kolei przybliżenia Fresnela oraz Fraunhofera są jego szczegól-
nymi przypadkami.

Przestrzenna konfiguracja płaszczyzny przedmiotowej (x, y) oraz obserwacji
(x0, y0) została przedstawiona na rys. 3.29. Dla układów liniowych całka dyfrakcyjna
Rayleigha–Sommerfelda może zostać przedstawiona w postaci całki superpozycji
w następującej postaci:

( ) ( ) dxdy
r
z

r
ikryxU

i
yxU

12

12

12

12
1002

exp),(1, ∫ ∫
Σ

=
λ

, (171)

gdzie Σ oznacza obszar całkowania, a k liczbę falową (moduł wektora falowego). Do-
datkowo wyrażenie 1212 rz określa kosinus kierunkowy ( )12,cos rn , czyli kosinus kąta
pomiędzy wektorem normalnym n  do powierzchni obiektu a wektorem 12r .

Rys. 3.29. Geometria układu współrzędnych do analizy dyfrakcji światła:
(x, y) – płaszczyzna przedmiotowa, (x0, y0) – płaszczyzna obserwacji

Odpowiedzią impulsową lub też punktową funkcją rozmycia składowych amplitudy
zespolonej ),(1 yxU  układu, w naszym przypadku wolnej przestrzeni, jest funkcja
( )00 ,;, yxyxh :

( ) ( ) ( )12
12

12
00 ,cosexp1,;, rn

r
ikr

i
yxyxh

λ
= . (172)

Amplituda zespolona ),( 002 yxU  może być traktowana jako liniowa superpozycja
rozbieżnych fal sferycznych wygenerowanych przez wtórne, punktowe źródła świetlne
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obiektu uginającego, z których każda jest modyfikowana przez odpowiednią funkcję
wagową ),()( 1

1 yxUi −λ  w odpowiednich punktach przestrzeni.
W celu wyprowadzenia przybliżenia Fresnela konieczne jest wprowadzenie dodat-

kowych założeń odnośnie rozmiarów poprzecznych analizowanego obszaru obiektu
oraz obszaru obserwacji widma dyfrakcyjnego. Jeżeli założymy, że obszary będą nie-
wielkie i będą współśrodkowo zlokalizowane względem osi optycznej z, wówczas
będą one znacznie mniejsze niż odległość z12 pomiędzy płaszczyzną przedmiotową
a płaszczyzną obserwacji. Jeżeli założymy również, że maksymalny promień określa-
jący rozmiar poprzeczny analizowanego obiektu wynosi L1, a maksymalny promień
określający rozmiar widma dyfrakcyjnego w płaszczyźnie obserwacji jest odpowied-
nio równy L2, wówczas prawdziwy jest warunek:

( ) ( )[ ] ( )221
2

0
2

0 LLyyxx MAX +=−+− , (173)

czyli 2112 LLz +>>  i z kolei 1212 zr ≅ , a ( ) 1,cos 121212 ≅= rzrn . Ostatecznie warunek
stosowalności przybliżenia Fresnela możemy zapisać w następującej postaci:

( )
λ

π
4

4
213

12
LLz +

>> . (174)

Po rozwinięciu wyrażenia k12 członu fazowego fali sferycznej w szereg potęgowy,
możliwe jest jego ograniczenie do dwóch pierwszych wyrazów:
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1212 2
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z
yyxxzkkr .

Tym samym całka dyfrakcyjna Rayleigha–Sommerfelda (169) upraszcza się do nastę-
pującej postaci:

[ ] dxdyyyxx
z
ikyxU

zi
ikzyxU oo ∫ ∫

+∞

∞−

+∞

∞− ⎭
⎬
⎫

⎩
⎨
⎧

−+−×= 2
0

2
0

12
1

12

12
2 )()(

2
exp),()exp(),(

λ
, (175)

która opisuje przybliżenie Fresnela. Amplituda zespolona w płaszczyźnie obserwacji
jest zatem równa splotowi amplitudy zespolonej ),(1 yxU  w płaszczyźnie przedmio-
towej z charakterystycznym jądrem transformacji Fresnela – ),,,( 00 yxyxh , czyli
punktową funkcją rozmycia dyfrakcji Fresnela równą

( ) [ ]
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⎬
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⎩
⎨
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. (176)
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Natężenie widma Fresnela jest zatem opisane zależnością:
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gdzie { }...ℑ  oznacza dwuwymiarową transformatę Fouriera.
Przykładowe widma Fresnela apertury kwadratowej zostały pokazane na rys. 3.30,

gdzie parametr NF określamy mianem liczby Fresnela i jest on zdefiniowany w nastę-
pujący sposób:

12

2

z
wN F λ

= , (178)

gdzie λ jest długością fali światła, a z12 odległością płaszczyzny obserwacji od obiektu.
Dyfrakcja Fresnela zachodzi, gdy parametr NF >> 0.

       

(a) (b)

Rys. 3.30. Przykładowe widma dyfrakcyjnego Fresnela apertury kwadratowej: (a) NF = 2.5; (b) NF = 40

Jeżeli założymy, że maksymalny promień określający rozmiar poprzeczny analizo-
wanego obiektu wynosi 1L , a maksymalny promień określający rozmiar widma dy-
frakcyjnego w płaszczyźnie obserwacji jest odpowiednio równy 2L  wówczas wid-
ma dyfrakcyjne Fresnela możemy obserwować w płaszczyznach obserwacji,
których odległość od płaszczyzny obiektu uginającego światło spełnia warunek:
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Obszar dyfrakcji Fresnela określa również liczba Fresnela, której wartość
NF >> 0.

Całka dyfrakcyjna Fresnela z dokładnością od pewnych stałych jest transformatą
Fouriera rozkładu amplitudy zespolonej fali padającej na obiekt oraz charaktery-
stycznego członu fazy kwadratowej – jądra transformacji Fresnela. Rozkład am-
plitudy zespolonej fali ugiętej jest splotem amplitudy zespolonej fali padającej
z punktową funkcją rozmycia transformacji Fresnela.

Widma Fresnela obiektu uginającego światło w zależności od położenia płasz-
czyzny obserwacji różnią się między sobą rozkładem przestrzennym, rozmiarem,
kształtem.

Pomimo stosowanego powszechnie określenia dyfrakcji Fresnela jako dyfrakcji
bliskiego pola, przybliżenie to może być stosowane do całego obszaru przestrze-
ni obserwacji, rozciągającego się od obiektu uginającego światło do nieskończo-
ności.

Przybliżenie Fresnela stosuje się powszechnie do opisu zjawiska wolnej propa-
gacji światła w przestrzeni.

3.7.2.3.  Przybliżenie Fraunhofera

W przypadku przybliżenia Fresnela ograniczyliśmy się jedynie do analizy obsza-
ru paraksjalnego – bliskiego osi optycznej. W celu dalszego uproszczenia obliczeń
należy zastosować przybliżenie Fraunhofera. Z wyrażenia opisującego widmo dy-
frakcyjne Fresnela widzimy, iż amplituda zespolona w płaszczyźnie obserwacji jest
równa z dokładnością do stałej exp(ikz12)⋅(λz12)–1 transformacie Fouriera rozkładu
amplitudy zespolonej w płaszczyźnie przedmiotowej oraz czynnika fazy kwadratowej
exp{(ik/2z12)(x2 + y2)}. Jeżeli wprowadzimy silniejsze założenie (warunek dyfrakcji
Fraunhofera), opisujące zależność pomiędzy położeniem płaszczyzny obserwacji
a maksymalnym poprzecznym rozmiarem analizowanego obiektu w płaszczyźnie
przedmiotowej 1L :
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Czynnik fazy kwadratowej exp{(ik/2z12)(x2 + y2)} jest w tym przybliżeniu równy jed-
ności. Przyjęcie powyższego warunku zakładającego, iż odległość płaszczyzny obser-
wacji od obiektu jest znacznie większa od poprzecznego rozmiaru tego obiektu, na
którym światło ulega dyfrakcji, prowadzi do ograniczenia przestrzeni obserwacji, dla
której to przybliżenie może być zastosowane. Płaszczyzna Fraunhofera znajduje się
więc w nieskończoności, jednakże w praktyce wykorzystuje się soczewkę skupiającą,
która przybliża tę płaszczyznę tak, iż jest ona zlokalizowana w płaszczyźnie ognisko-
wej tej soczewki.

W konsekwencji przyjętego warunku Fraunhofera amplituda zespolona w płasz-
czyźnie obserwacji jest z dokładnością do stałej exp(ikz12)⋅(λz12)–1 równa transforma-
cie Fouriera rozkładu amplitudy zespolonej w płaszczyźnie przedmiotowej:
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Jeżeli założymy, iż badany obiekt oświetlony został przez monochromatyczną falę
płaską o amplitudzie M rozchodzącą się wzdłuż osi optycznej, czyli padającą na
płaszczyznę przedmiotową pod kątem 90° wówczas amplitudę zespoloną reprezentu-
jącą tę falę świetlną możemy zapisać w postaci ( ) MyxUwej =,. . Amplituda zespolona
wyjściowej fali świetlej, która uległa transformacji na obiekcie jest określona nastę-
pującym wyrażeniem ( ) ( )yxMtyxUyxUwyj ,),(, 1. == . Wówczas przestrzenny rozkład
natężenia światła ugiętego w płaszczyźnie obserwacji można przedstawić w następu-
jącej postaci:
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Widzimy zatem, iż w tym przypadku widma dyfrakcyjne w obszarze Fraunhofera
mogą być reprezentowane przez widma fourierowskie. W powyższych przekształce-
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niach skorzystaliśmy z cechy transformacji Fouriera, która mówi, iż transformata Fo-
uriera wielkości stałej, w tym przypadku amplitudy fali płaskiej M, jest też wielkością
stałą. Powyższe wyrażenie pokazuje, iż widmo Fraunhofera jest odwrotnie proporcjo-
nalne do kwadratu długości fali światła oraz odległości płaszczyzny obserwacji od
obiektu. Jednocześnie jest ono również wprost proporcjonalne do kwadratu oświetlo-
nej powierzchni przedmiotowej (w przypadku dwuwymiarowych, binarnych funkcji
transmitancji amplitudowej). Z kolei rozmiar poprzeczny widma Fouriera obiektu
( ) { }),(, yxtffT yx ℑ=  jest bezpośrednio zależny od długości fali stosowanego światła

oraz odległości z12.
Rozważmy zatem przypadek dyfrakcji Fraunhofera na aperturze kwadratowej o sze-

rokości 2w, którą można opisać funkcją )/(rect)/(rect wywx . Dla przypadku jedno-
wymiarowego funkcję tę można zdefiniować w następujący sposób:
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gdzie b określa szerokość prostokąta, natomiast c położenie środka podstawy (patrz
rys. 3.31).

Rys. 3.31. Wykres funkcji prostokątnej

Przy założeniu, że apertura zostanie oświetlona falą płaską ( ) MyxU wej =,.  o ampli-
tudzie M, propagującą wzdłuż osi z, będącą osią optyczną, wyrażenie (180) przybiera
postać:

( ) { }
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Innymi słowy, z dokładnością do stałej, amplituda zespolona w płaszczyźnie Fraunho-
fera jest równa transformacie Fouriera apertury kwadratowej.
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gdzie funkcja sinc(..) ma postać xx /sin , a częstości przestrzenne mają wymiar
./;/ 120120 zyfzxf yx λλ ==  Natężenie widma dyfrakcyjnego Fraunhofera przybiera

zatem postać:
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Przykładowy rozkład przestrzenny natężenia widma Fraunhofera rozważanej apertury
został przedstawiony na rys. 3.32.

Rys. 3.32. Przykładowy rozkład przestrzenny widma Fraunhofera apertury kwadratowej

Widma dyfrakcyjne Fraunhofera możemy obserwować w płaszczyznach obserwacji,
których odległość od płaszczyzny obiektu uginającego światło spełnia warunek:

2

2
1

12
kLz >> .

Obszar dyfrakcji Fraunhofera jest znacznie bardziej oddalony od obiektu ugina-
jącego światło niż obszar dyfrakcji Fresnela.

W dostatecznie dużych odległościach od obiektu przybliżenie Fresnela upraszcza
się do przybliżenia Fraunhofera.

Całka dyfrakcyjna Fraunhofera z dokładnością do pewnych stałych jest trans-
formatą Fouriera rozkładu amplitudy zespolonej fali padającej na obiekt, która
uległa na nim transformacji.



I. BUZALEWICZ, H. PODBIELSKA114

Widmo Fraunhofera jest odwrotnie proporcjonalne do kwadratu długości fali
światła oraz odległości płaszczyzny obserwacji od obiektu. Z kolei rozmiar po-
przeczny widma Fouriera obiektu jest bezpośrednio zależny od długości fali sto-
sowanego światła oraz odległości z12.

W odróżnieniu od dyfrakcji Fresnela w obszarze dyfrakcji Fraunhofera wraz ze
zmianą położenia płaszczyzny obserwacji zmienia się rozmiar poprzeczny widma,
ale jego kształt pozostaje bez zmian.

3.8.  Rozpraszanie światła

Rozpraszanie światła jest związane ze zmianą kierunku propagacji fali elektro-
magnetycznej. Wszystkie ośrodki materialne poza próżnią są w pewnym sensie
ośrodkami niejednorodnymi, nawet w ośrodkach powszechnie uważanych za jedno-
rodne (np. gazy, ciecze) znajdują się jakieś niejednorodności (atomy, cząsteczki),
dlatego też każdy obiekt materialny rozprasza światło. Rozpraszanie należy zatem
do najbardziej powszechnych transformacji światła, gdyż zachodzi zarówno na
obiektach mikroskopowych – cząsteczkach, jak również makroskopowych np.
wszelkiego rodzaju powierzchniach, niejednorodnościach strukturalnych badanych
obiektów itp. Rozpraszanie odpowiedzialne jest za odbicie dyfuzyjne na powierzch-
ni porowatej, dyfrakcję na siatkach, szczelinach, otworach lub też innych obiektach,
odbicie zwierciadlane czy załamanie światła na gładkich powierzchniach itp. Wi-
dzimy zatem, iż proces rozpraszania światła leży u podstaw przeważającej większo-
ści zjawisk fizycznych towarzyszących oddziaływaniu światła z materią. Różnice
strukturalne powodują różne rozkłady przestrzenne światła rozproszonego. Tym
samym obiekty różniące się cechami morfologicznymi lub optycznymi rozpraszają
światło w unikalny sposób, który może posłużyć do charakteryzacji ich właściwości.
Analiza światła rozproszonego jest techniką klasyfikującą badane obiekty pod
względem ich rozmiaru, kształtu, chropowatości powierzchni oraz lokalnych fluktu-
acji zespolonego współczynnika załamania.

3.8.1.  Podstawy teoretyczne rozpraszania światła

W celu dokładnego wyjaśnienia zjawiska rozpraszania, ponownie odwołamy się do
praw elektromagnetyzmu [17, 18, 19]. Dla uproszczenia rozpatrzymy najpierw przy-
padek rozpraszania światła na pojedynczej cząsteczce. Jeśli stanowi ona zbiór atomów
o określonej strukturze elektronowej i podlega działaniu zewnętrznego, oscylacyjnego
pola elektromagnetycznego, wówczas dochodzi do wzbudzenia w niej dipoli elek-
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trycznych, które drgają z częstością odpowiadającą częstości promieniowania wzbu-
dzającego. Drgające dipole generują promieniowanie elektromagnetyczne, które roz-
chodzi się we wszystkich możliwych kierunkach. W pewnym konkretnym kierunku
(w znacznej odległości od centrum rozpraszającego), całkowite promieniowanie roz-
proszone może być rozpatrywane jako superpozycja promieniowania wygenerowane-
go przez każdy dipol, przy założeniu, że rozpraszanie światła na dipolach ma charak-
ter koherentny.

W ogólnym przypadku różnica faz pomiędzy promieniowaniem wytworzonym
przez różne dipole zmienia się dla różnych kierunków rozproszenia, dlatego też
w wyniku interferencji mamy do czynienia ze zmianami rozkładu przestrzennego
światła rozproszonego pod różnymi kątami. Jeżeli cząsteczka, będąca centrum roz-
praszającym, jest znacznie mniejsza niż długość fali użytego promieniowania, wów-
czas promieniowanie wygenerowane przez każdy z jej dipoli jest w fazie i w tym
przypadku nie należy spodziewać się znacznych zmian rozkładu przestrzennego
światła rozproszonego wraz ze zmianą kąta rozproszenia. Jednakże wraz ze wzro-
stem rozmiarów cząsteczki opóźnienia fazowe pomiędzy zaburzeniami wygenero-
wanymi przez dipole są na tyle istotne w stosunku do długości fali, iż nie można ich
zaniedbać, wówczas wzrasta możliwość wzmocnienia lub też osłabienia promienio-
wania rozproszonego w określonych kierunkach, czyli mamy do czynienia ze specy-
ficznym rozkładem maksimów oraz minimów natężenia promieniowania dla okre-
ślonych kątów rozproszenia.

Istotnym parametrem wpływającym na rozkład kątowy światła rozproszonego jest
różnica faz pomiędzy promieniowaniem generowanym przez różne dipole elektryczne
cząsteczki. Wielkość ta zależy głównie od czynników geometrycznych takich, jak np.
rozmiar, kształt oraz kierunek rozpraszania lub też odległość płaszczyzny obserwacji.
Jednocześnie amplituda oraz faza promieniowania generowanego przez dipole ściśle
zależy od właściwości fizycznych ośrodka.

Omówiony przypadek odnosił się jedynie do pojedynczej cząsteczki, jednakże jest
on słuszny również, gdy mamy do czynienia z rozpraszaniem na obiektach makrosko-
powych. Należy wówczas pamiętać, iż każdy tego rodzaju obiekt możemy traktować
jako zbiór cząsteczek elektromagnetycznie sprzężonych tzn. każda cząsteczka obiektu
jest wzbudzana przez zewnętrzne promieniowanie elektromagnetyczne, a wypadkowe
promieniowanie należy traktować jako superpozycję promieniowania wygenerowane-
go przez dipole każdej cząsteczki ośrodka. W przypadku pojedynczego rozproszenia
promieniowania elektromagnetycznego na dostatecznie odległych od siebie małych
cząsteczkach, w dostateczne dużej odległości, możemy założyć, że promieniowanie
rozproszone jest pomijalne w porównaniu z promieniowaniem wzbudzającym, zatem
całkowite promieniowanie rozproszone może być traktowane jako suma promienio-
wania rozproszonego na każdej cząstce, gdy pominie się wzajemne oddziaływanie
cząstek. Jest to sytuacja wyidealizowana, gdyż niemożliwe jest wzajemne odizolowa-
nie cząsteczek danego ośrodka.
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Jednocześnie w większości przypadków mamy do czynienia z wielokrotnym roz-
praszaniem. W sytuacji, gdy mamy do czynienia z wieloma cząstkami, losowo roz-
mieszczonymi, wówczas światło rozproszone jest niekoherentne, gdyż nie ma upo-
rządkowanej zależności pomiędzy różnicami faz promieniowania rozproszonego przez
te cząsteczki. Należy dodatkowo podkreślić, iż zjawisko rozpraszania silnie zależy
również od właściwości absorpcyjnych ośrodka, gdyż w wyniku pochłaniania całko-
wita energia promieniowania rozproszonego różni się od energii promieniowania
wzbudzającego np. w sytuacji, gdy zaabsorbowana energia nie zostanie wyemitowana
w postaci promieniowania świetlnego, lecz przekształci się w inny rodzaj energii,
a cząstka powróci do stanu równowagowego na drodze przejść bezpromienistych.

Widzimy zatem, iż zjawisko rozpraszania jest związane z absorpcją promieniowa-
nia elektromagnetycznego, jak również z jego reemisją przez analizowany ośrodek
materialny.

3.8.2.  Rodzaje rozpraszania światła

3.8.2.1.  Podział rozpraszania światła
ze względu na kierunek rozpraszania

W ogólnym przypadku, gdy na dany obiekt pada wiązka świetlna, wówczas w za-
leżności od kierunku rozproszenia mamy do czynienia z rozpraszaniem w kierunku
propagacji dla θrozp. = 0° (ang. forward scattering) oraz rozpraszaniem w kierunku
wstecznym dla θrozp. = 180° (ang. backward scattering) w stosunku do kierunku roz-
chodzenia się wiązki oświetlającej obiekt (patrz rys. 3.33).

.

Rys. 3.33. Schematyczne przedstawienie zjawiska rozpraszania światła na centrum rozpraszającym

Światło rozproszone w kierunku propagacji jest w głównej mierze związane z efekta-
mi dyfrakcyjnymi, zależącymi od kształtu, rozmiaru, koncentracji oraz lokalizacji
przestrzennej centrów rozpraszających, podczas gdy światło rozproszone wstecznie
związane jest z bardziej subtelnymi cechami badanych obiektów, jak np. z przestrzen-
nym rozkładem współczynnika załamania [20].
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3.8.2.2.  Podział rozpraszania światła
ze względu na wielkość centrów rozpraszających

W opisie podstaw teoretycznych rozpraszania światła zaznaczyliśmy, iż rozkład prze-
strzenny światła rozproszonego na centrach rozpraszających jest uzależniony od ich roz-
miarów. Gdy rozmiary są znacznie mniejsze od długości fali użytego światła, wówczas
fale generowane przez elementarne dipole obiektu są w fazie i mamy zawsze do czynienia
z ich superpozycją konstruktywną oraz stałą zależnością kątową natężenia światła rozpro-
szonego. W przypadku, gdy rozmiary obiektu wzrastają, wówczas rozkład przestrzenny
światła rozproszonego podlega zarówno superpozycji konstruktywnej, jak i destruktywnej,
a natężenie światła rozproszonego zależy od kąta rozproszenia. Jednocześnie w zależności
od rozmiarów centrum rozpraszającego lub zbioru centrów, możemy mieć do czynienia
z przewagą rozpraszania w kierunku propagacji, w kierunku wstecznym lub też we
wszystkich możliwych kierunkach. Poniżej przedstawiony zostanie podział rozpraszania
ze względu na rozmiary obiektów, na których światło jest rozpraszane [1, 11].

Gdy rozmiary centrum rozpraszającego są mniejsze niż 0,01λ, dominuje głównie
rozpraszanie w kierunku propagacji. Zmiany fazowe generowane przez obiekt są po-
mijalne, tym samym nie obserwujemy fal rozproszonych w kierunku innym niż po-
czątkowy kierunek propagacji.

Dla obiektów o rozmiarach mniejszych (większych od 0,01λ, lecz mniejszych
niż 0,1λ) niż długość fali światła rozpraszanego mamy do czynienia z rozprasza-
niem Rayleigha.

Rys. 3.34. Schemat rozpraszania na pojedynczym centrum rozpraszającym
(objaśnienia w tekście)

Przyjmijmy, iż płaszczyzna obserwacji jest określona przez kierunek padającego
oraz rozproszonego promieniowania świetlnego. Jeżeli analizujemy rozpraszanie
światła na pojedynczym centrum rozpraszającym o średnicy r mniejszej niż długość
fali padającego światła (patrz rys. 3.34), wówczas natężenie światła rozproszonego dla
składowej prostopadłej oraz równoległej do płaszczyzny obserwacji możemy zapisać
w następującej postaci:
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gdzie α oznacza polaryzowalność ośrodka, a θrozp kąt, pod jakim następuje rozprosze-
nie światła.

Wypadkowe natężenie światła rozproszonego wynosić będzie:
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Jeżeli fala padająca na centrum rozpraszające jest spolaryzowana liniowo, wów-
czas najsilniejsze rozpraszanie zachodzi w płaszczyźnie prostopadłej do kierunku
drgań wektora natężenia pola elektrycznego fali padającej. Nie występuje natomiast
rozpraszanie w kierunku prostopadłym do kierunku propagacji oraz wzdłuż kierunku
drgań wektora natężenia pola elektrycznego fali padającej oraz dipola elektrycznego,
emitującego promieniowanie rozproszone. Rozkład kątowy światła rozproszonego jest
symetryczny względem osi elementarnego centrum rozpraszającego, która jest rów-
noległa do kierunku drgań wektora natężenia pola elektrycznego fali padającej (patrz
rys. 3.35).

Dodatkowo światło rozproszone jest spolaryzowane, gdyż wektor natężenia pola
elektrycznego drga w kierunku równoległym do drgań elementarnego dipola elek-
trycznego, emitującego to promieniowanie. Kątowe rozkłady natężenia światła roz-
proszonego przyjęto się określać mianem indykatrys rozproszenia.

Rozkład kątowy światła rozproszonego jest symetryczny osiowo względem kie-
runku propagacji (patrz rys. 3.36a). Światło rozproszone w kierunku propagacji ma
takie samo natężenie, jak światło rozproszone wstecznie, a ich rozkład jest symetrycz-
ny względem centrum rozpraszającego. Ponieważ nie ma jednoznacznie określonego
kierunku drgań wektora natężenia pola elektrycznego fali padającej, zatem rozprasza-
nie zachodzi we wszystkich kierunkach.

Dodatkowo rozpraszanie fali niespolaryzowanej na centrum rozpraszającym pro-
wadzi do wygenerowania promieniowania częściowo spolaryzowanego, którego sto-
pień polaryzacji P jest funkcją kąta rozproszenia.
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Dla θrozp = 0° oraz θrozp = 180° natężenia składowych prostopadłej oraz równoległej
do płaszczyzny obserwacji są jednakowe. We wszystkich innych kierunkach większe
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jest natężenie składowej prostopadłej ⊥I do płaszczyzny obserwacji. W szczególności
światło rozproszone jest całkowicie spolaryzowane dla kąta rozproszenia θrozp = 90°,
a jego wektor natężenia pola elektrycznego drga w kierunku prostopadłym do płasz-
czyzny obserwacji.

Rys. 3.35. Kątowy rozkład światła rozproszonego
na cząstkach o wymiarach mniejszych od 0,1 λ,

fali spolaryzowanej liniowo (strzałki określają kierunek drgań)

Reasumując, w przypadku rozpraszania Rayleigha natężenie światła rozproszo-
nego jest odwrotnie proporcjonalne do czwartej potęgi długości fali oraz zależy od
koncentracji cząstek, emitujących promieniowanie wtórne. Widzimy zatem, iż
w przypadku tego rodzaju rozpraszania fale krótsze są rozpraszane silniej niż fale
dłuższe. Światło rozproszone w kierunku propagacji ma takie samo natężenie, jak
światło rozproszone wstecznie, a dodatkowo rozkład kątowy natężenia światła roz-
proszonego (indykatrysa rozproszenia) jest symetryczny względem centrum rozpra-
szającego.

Gdy rozmiary obiektu są porównywalne lub większe niż długość fali światła, ma-
my do czynienia z bardziej złożonym oddziaływaniem światła z centrami rozpraszają-
cymi, które generują wtórne fale świetlne. Każdy obiekt składa się z wielu cząstek,
których dipole elektryczne po wzbudzeniu przez padającą falę świetlną, generują
wtórne fale świetlne – światło rozproszone. W tym przypadku należy uwzględnić róż-
nice faz pomiędzy promieniowaniem generowanym przez elementarne centra rozpra-
szające (dipole elektryczne) oraz różnice faz związane ze skończoną odległością po-
między nimi.

Te różnice fazowe związane ze znacznymi, w skali długości fali, rozmiarami
obiektów sprawiają, iż mamy tu do czynienia ze zjawiskiem interferencji konstruk-
tywnej lub destruktywnej. Proces ten prowadzi do generacji wysoce skomplikowanego
rozkładu przestrzennego światła rozproszonego. Interferencja światła rozproszonego
zależy od odległości miedzy elementarnymi centrami rozpraszającymi i odległością
pomiędzy płaszczyzną obiektu a płaszczyzną obserwacji.
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Rys. 3.36. Schematyczne przedstawienie kątowego rozkładu natężenia niespolaryzowanej fali
światła rozproszonego przez centrum rozpraszające: (a) a < 0,1λ; (b) a ~ λ/4; (c) a > λ

Rozkład kątowy natężenia powstały w wyniku tej interferencji jest bardziej niere-
gularny, aczkolwiek skoncentrowany w kierunku propagacji (patrz rys. 3.36b i c). Ten
rodzaj rozpraszania nazywamy rozpraszaniem Mie.

W ogólności dotyczy ono obiektów o kształcie sferycznym lub cylindrycznym.
Przybliżenie to można jednak stosować również do cząstek o innych kształtach oraz
rozmiarach w stosunku do długości fali stosowanego promieniowania. Istotną rolę
odgrywa stosunek wymiaru poprzecznego a cząstki do długości fali λ opisany w na-
stępujący sposób: λπakaD 2== , gdyż jego wartość pozwala przewidzieć rozkład
kątowy natężenia światła rozproszonego.

Dla 2,0<D  mamy do czynienia z rozpraszaniem Rayleigha, czyli symetrycznym
rozkładem kątowym natężenia światła rozproszonego. Dla wzrastających wartości
parametru D obserwuje się coraz większą asymetrię pomiędzy rozpraszaniem w kie-
runku propagacji oraz rozpraszaniem wstecznym. W tym przypadku przeważa rozpra-
szanie w kierunku propagacji. Początkowo nie obserwujemy znacznych zmian inten-
sywności wywołanych zjawiskiem interferencji (patrz rys. 3.36b). Dla większych
wartości tego parametru (D > λ) w dalszym ciągu przeważa rozpraszanie w kierunku
propagacji, jednakże widoczny jest już wpływ interferencji wywołanej przez różnice
fazowe związane z dużymi rozmiarami obiektu rozpraszającego w porównaniu do
długości fali światła (patrz rys. 3.36c). Również w tym przypadku mamy do czynienia
z częściową polaryzacją światła rozproszonego, która zależy o kierunku obserwacji
oraz właściwości optycznych obiektu. W przypadku spolaryzowanej fali padającej,
polaryzacja światła rozproszonego, zależy również od kierunku drgań wektora natęże-
nia pola elektrycznego tej fali.

Z kolei, gdy wielkość przedmiotu rozpraszającego jest znacznie większa od dłu-
gość fali światła, wtórny rozkład przestrzenny światła możemy analizować w oparciu
o optykę geometryczną lub też dyfrakcyjną.
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Istotną rolę odgrywa stosunek wymiaru poprzecznego a cząstki do długości fali λ
opisany w następujący sposób: λπakaD 2== , gdyż jego wartość pozwala
przewidzieć rozkład kątowy natężenia światła rozproszonego.

Gdy rozmiary centrum rozpraszającego są mniejsze niż 0,01 λ, dominuje głów-
nie rozpraszanie w kierunku propagacji. Zmiany fazowe generowane przez
obiekt są pomijalne, tym samym nie obserwujemy fal rozproszonych w kierunku
innym niż początkowy kierunek propagacji.

Dla obiektów o rozmiarach mniejszych (większych od 0,01λ, lecz mniejszych
niż 0,1λ) niż długość fali światła rozpraszanego mamy do czynienia z rozpra-
szaniem Rayleigha.

Jeżeli fala padająca na centrum rozpraszające jest spolaryzowana liniowo, wów-
czas najsilniejsze rozpraszanie zachodzi w płaszczyźnie prostopadłej do kierun-
ku drgań wektora natężenia pola elektrycznego fali padającej.

Rozkład kątowy światła rozproszonego jest symetryczny względem osi ele-
mentarnego centrum rozpraszającego, a światło rozproszone jest spolaryzo-
wane.

Jeżeli padające na centrum rozpraszające światło jest niespolaryzowane, wów-
czas indykatrysa rozproszenia jest symetryczna osiowo względem kierunku pro-
pagacji. Światło rozproszone w kierunku propagacji ma takie samo natężenie,
jak światło rozproszone wstecznie, a ich rozkład jest symetryczny względem
centrum rozpraszającego.

Rozpraszanie fali niespolaryzowanej na centrum rozpraszającym prowadzi do
wygenerowania promieniowania częściowo spolaryzowanego.

Gdy rozmiary obiektu są porównywalne lub większe niż długość fali światła,
mamy do czynienia z rozpraszaniem Mie. Rozkład kątowy natężenia po-
wstały w wyniku tej interferencji jest bardziej nieregularny, lecz dalej skon-
centrowany w kierunku propagacji. Również w tym przypadku mamy do czy-
nienia z częściową polaryzacją światła rozproszonego, która zależy o kierunku
obserwacji oraz właściwości optycznych obiektu. W przypadku spolaryzowa-
nej fali padającej, polaryzacja światła rozproszonego, zależy również od kie-
runku drgań wektora natężenia pola elektrycznego tej fali.
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3.8.2.3.  Podział rozpraszania światła
ze względu na sposób wymiany energii

Pochłonięta energia świetlna może być w całości wyemitowana przez ośrodek w po-
staci promieniowania wtórnego, jednakże część tej energii może zostać przez ośrodek
częściowo zamieniona na inny rodzaj energii niż energia świetlna (np. ciepło), podczas
gdy reszta energii zostanie wypromieniowana. Jeżeli rozpatrzymy ten przypadek
w kontekście korpuskularnej natury światła, wówczas fotony padające na daną molekułę
w wyniku zderzenia, zmieniają swój kierunek ruchu, czyli ulegają rozproszeniu.
W ogólnym przypadku rozproszone fotony zachowują swoją energię, czyli nie zmie-
niają częstotliwości oraz długości fali promieniowania elektromagnetycznego. Mamy
wówczas do czynienia z rozpraszaniem elastycznym. Jeżeli jednak część spośród nich
w wyniku kolizji z centrum rozpraszającym zmieni swoją energię, czyli zajdzie efekt
Ramana, mamy wówczas do czynienia z rozpraszanie nieelastycznym (rozpraszaniem
Ramana).

Każda cząsteczka ma dyskretne poziomy energii, a efekt Ramana tłumaczy się
przejściami pomiędzy oscylacyjnymi poziomami tej molekuły. Jeżeli częstotliwości
fotonu padającego oraz rozproszonego nieelastycznie wynoszą odpowiednio νo oraz
νrozp, a Eo oraz Ew opisują energię początkową cząsteczki oraz energię po zderzeniu,
wówczas, zgodnie z zasadą zachowania energii, prawdziwa jest następująca relacja:

woo EhEh +=+ rozpνν (189)

lub

( ) ννν Δ=−=−=Δ hhEEE oow rozp . (190)

Wyrażenie ∆E opisuje różnicę pomiędzy dwoma stacjonarnymi stanami energii cząst-
ki, zatem przesunięcie Ramana ∆ν charakteryzuje tę różnicę poziomów energetycz-
nych, a tym samym badany ośrodek.

Przy odpowiednio dużym natężeniu promieniowania może nastąpić rozpraszanie
Ramana, które prowadzi do zmiany częstotliwości promieniowania rozproszonego
w stosunku do promieniowania wzbudzającego do wartości ν0 ± Δν, gdzie Δν oznacza
pobranie i odpowiednio oddanie energii z molekuł wykazujących rotacje i oscylacje.
W tym przypadku sygnał wzbudzający zdefiniowany przez ν0 nie musi spełniać wa-
runku rezonansu, tzn. nie jest dopasowany do różnicy energii pomiędzy stanem pod-
stawowym a wzbudzonym molekuły.

W przypadku, gdy emitowany jest foton o mniejszej energii E = h(ν0 – Δν) w sto-
sunku do fotony wzbudzającego, wówczas część zaabsorbowanej przez cząstkę ener-
gii jest wykorzystywana do przejścia na wyższy poziom oscylacyjny, wówczas
mówimy o rozpraszaniu stokesowskim. Natomiast w sytuacji, gdy foton jest absorbo-
wany przez cząstkę znajdującą się na wzbudzonym poziomie oscylacyjnym, a po ab-
sorpcji powraca ona na niższy poziom wibracyjny, wówczas energia fotonu wyemito-
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wanego przez nią ma energię większą E = h(ν0 + Δν) w stosunku do energii fotonu
wzbudzającego. W tym przypadku mamy do czynienia z rozpraszaniem antystoke-
sowskim. Zazwyczaj promieniowanie rozproszone nieelastycznie jest bardzo słabe
– ok. 0,001% natężenia promieniowania wzbudzającego.

Gdy podczas rozpraszania nie ma wymiany energii pomiędzy światłem a cen-
trum rozpraszającym, wówczas mamy do czynienia z rozpraszaniem elastycz-
nym (sprężystym).

Gdy wymiana energii podczas rozpraszania ma miejsce, takie rozpraszanie nosi
miano rozpraszania nieelastycznego (niesprężystego) lub Ramana.

W przypadku, gdy emitowany jest foton o mniejszej energii E = h(ν0 – Δν) w
stosunku do fotonu wzbudzającego, wówczas część zaabsorbowanej przez cząst-
kę energii jest wykorzystywana do przejścia na wyższy poziom oscylacyjny,
wówczas mówimy o rozpraszaniu stokesowskim.

W przypadku, gdy foton jest absorbowany przez cząstkę znajdującą się na
wzbudzonym poziomie oscylacyjnym, a po absorpcji powraca ona na niższy po-
ziom wibracyjny, wówczas energia fotonu wyemitowanego przez nią ma energię
większą E = h(ν0 + Δν) w stosunku do energii fotonu wzbudzającego, wówczas
mówimy o rozpraszaniu antystokesowskim.

3.8.3.  Jakościowy opis rozpraszania światła
oraz właściwości rozpraszających ośrodka

Rozpraszanie światła zależy od właściwości optycznych, jak również cech geome-
trycznych ośrodka, na które pada światło. Dlatego konieczne jest wprowadzenie pew-
nego rodzaju charakterystyk oraz wielkości opisujących, zarówno przestrzenną trans-
formację światła, jak również właściwości rozpraszające badanych ośrodków.

3.8.3.1.  Opis rozkładu przestrzennego światła rozproszonego

Jak już to było wspomniane powyżej, natężenie światła rozproszonego I(θrozp)
w ogólnym przypadku należy rozpatrywać w odniesieniu do konkretnego kąta rozpro-
szenia θrozp. Prawdopodobieństwo rozproszenia fotonu jest największe dla początko-
wego kierunku rozchodzenia się światła ( forward scattering). Zazwyczaj w celu cha-
rakteryzacji kątowego rozkładu prawdopodobieństwa rozproszenia fotonu pod danym
kątem θrozp, wprowadza się tzw. funkcję fazową rozproszenia p(θrozp) [17, 19], gdzie
kąt rozproszenia θrozp oznacza kąt, pod jakim rozproszony został foton w stosunku do
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początkowego kierunku jego propagacji. Często do opisu funkcji fazowej stosuje się
różnego rodzaju przybliżenia, a jednym z nich jest funkcja Henyeya–Greensteina [10],
która jest zdefiniowana w następujący sposób:
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gdzie współczynnik g określany jest mianem bezwymiarowego współczynnika anizotropii
i rozumiany jest jako średni kosinus kąta rozproszenia fotonu na centrum rozpraszającym:

( )rozpcos θ=g . (192)

Przyjmuje on wartość od –1 do 1 i określa kątowy rozkład rozpraszania światła.
W przypadku całkowitego wstecznego rozproszenia współczynnik ten jest równy –1,
podczas gdy dla całkowitego rozpraszania w kierunku propagacji wynosi 1. Rozpra-
szanie izotropowe, czyli we wszystkich kierunkach zachodzi w sytuacji, gdy współ-
czynnik ten jest równy 0.

Można również powiedzieć intuicyjnie, iż g informuje, pod jakim kątem staty-
stycznie ujmując, ma miejsce rozpraszanie światła. Parametr g możemy też powiązać
w bezpośredni sposób z funkcją fazową następująco:

( ) rozprozp
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Podstawową cechą funkcji fazowej jest to, iż jej całka po pełnym kącie bryłowym jest
równa jedności.

W przypadku powierzchni rozpraszających przestrzenny rozkład natężenia światła
rozproszonego można opisać również w nieco inny sposób. Rozważmy zatem sytuację
przedstawioną na rys. 3.37. Dla danego kąta padania θpad rozkład ten będzie funkcją
biegunowego kąta rozproszenia rozpθ  oraz azymutalnego kąta rozproszenia Θ. Wów-
czas funkcję opisującą rozkład przestrzenny natężenia światła rozproszonego oznacza
się BSDF (bidirectional scatter distribution function) [21, 22, 18]. Może być ona zdefi-
niowana jako stosunek luminancji, w określonym kierunku rozproszenia, do mocy
promienistej padającej na jednostkę powierzchni, czyli natężenia napromienienia.
Luminancję określa się w kierunku rozproszenia wewnątrz kąta bryłowego dΩ. Zależ-
ność opisująca BSDF ma wówczas postać [21]:

( ) ( ) ),(coscos16
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/
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2
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yx ffQS
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λ
π

θ
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Ω
== , (194)

gdzie L – luminancja oświetlanej powierzchni, w określonym kierunku rozproszenia,
S – pole oświetlonej powierzchni, dP – moc promienista rozproszona w kącie bryło-
wym dΩ, Q – bezwymiarowy czynnik zależny od azymutalnego kąta rozproszenia,
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S( fx, fy) dwuwymiarowa funkcja gęstości widmowej mocy powierzchni rozpraszają-
cej, a fx, fy – częstości przestrzenne.

Rys. 3.37. Schemat rozpraszania światła na powierzchni

3.8.3.2.  Opis właściwości rozpraszających ośrodka

Poniżej przedstawione zostaną główne wielkości fizyczne charakteryzujące wła-
ściwości rozpraszające ośrodka [11]. Współczynnik rozpraszania μs określa prawdo-
podobieństwo rozproszenia fotonu na jednostkowej drodze. Można go też zdefiniować
jako stratę natężenia promieniowania na jednostkowej drodze na skutek rozpraszania,
czy też liczbę procesów rozpraszania Nrozp na drodze d w próbce:

]cm[ 1–rozp

d
N

s =μ . (195)

Jednostką tego współczynnika jest cm–1. Jego odwrotność określa średnią drogę swo-
bodną δs pomiędzy kolejnymi aktami rozpraszania:

]cm[1

s
s μ

δ = . (196)

W przypadku wielokrotnego rozpraszania foton „traci pamięć” o pierwotnym kierunku
propagacji tzn. rozpraszanie ma całkowicie losowy kierunek. Tym samym, każdy akt
rozproszenia prowadzący do zmiany kierunku propagacji sprawia, iż po przebyciu
drogi kilku milimetrów w ośrodku można założyć izotropowy rozkład natężenia świa-
tła rozproszonego we wszystkich możliwych kierunkach.

Użytecznym parametrem do opisu tego procesu jest zredukowany współczynnik
rozpraszania sμ′ , który może być opisany zależnością:

]cm[)1( 1−−=′ gss μμ . (197)

Parametr ten określa drogę, którą musi przebyć foton, by kierunek jego propagacji był
przypadkowy.
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Kolejnym parametrem jest całkowity współczynnik tłumienia μT, który jest równy
sumie współczynnika rozpraszania μs oraz współczynnika absorpcji μa:

]cm[ 1−+= asT μμμ . (198)

Parametr ten informuje o prawdopodobieństwie zajścia rozpraszania i/lub absorpcji na
jednostkowej drodze, jaką foton pokonuje w ośrodku. Odwrotność całkowitego
współczynnika tłumienia określa średnią drogę swobodną pomiędzy aktami rozpra-
szania i absorpcji:

]cm[1

T
T μ
δ = . (199)

W tkankach miękkich foton zanim zostanie rozproszony lub zaabsorbowany przebywa
około 10–100 μm.

Bezwymiarowy współczynnik albedo a, który definiować można jako stosunek
współczynnika rozpraszania i całkowitego współczynnika tłumienia, opisuje zależ-
ność:

a

sa
μ
μ

= . (200)

Parametr ten w sposób ilościowy opisuje efektywność procesów rozpraszania i ab-
sorpcji światła rozchodzącego się w danym ośrodku. Gdy jego wartość jest zbliżona
do jedności, wówczas parametr ten informuje nas, że mamy do czynienia z ośrod-
kiem silnie rozpraszającym, a gdy jego wartość jest zbliżona do zera, mamy do czy-
nienia z ośrodkiem silnie pochłaniającym światło.
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4.1.  Wstęp

W wyniku oddziaływania promieniowania elektromagnetycznego z materią zacho-
dzą procesy fotofizyczne i fotochemiczne. Procesy te obserwujemy zarówno w przyro-
dzie, jak i w doświadczeniach przeprowadzanych w laboratorium. Światło wywołuje
elektronowe wzbudzenie atomów lub cząsteczek (proces fotofizyczny), co może prowa-
dzić do aktywacji reakcji fotochemicznych zachodzących już bez udziału promieniowa-
nia elektromagnetycznego. W efekcie może nastąpić zmiana właściwości fizykoche-
micznych cząsteczek, ich zmiana konformacyjna (wewnętrzna przemiana struktury) lub
nawet ich rozpad. Dział chemii zajmujący się reakcjami, które zachodzą pod wpływem
promieniowania elektromagnetycznego nazywany jest fotochemią. Natomiast fotobio-
logia to dział biologii, który dotyczy oddziaływania światła na organizmy żywe. Światło
może być siłą napędową procesów biologicznych, może je hamować lub zmieniać ich
przebieg. Promieniowanie elektromagnetyczne jest również narzędziem wykorzystywa-
nym w celach leczniczych w fotomedycynie, np. w depresjach, chorobach wirusowych,
nowotworach, czy naświetlaniu noworodków z żółtaczką.

I.  Wprowadzenie do optyki biomedycznej



M. KOMOROWSKA, S. OLSZTYŃSKA-JANUS130

Promieniowanie elektromagnetyczne oddziałując z materią wywołuje specyficzne
procesy. Są trzy kryteria decydujące o specyficzności promieniowania elektromagne-
tycznego:

1. Mechanizm jego generacji: źródła promieniowania.
2. Efekty oddziaływania na materię.
3. Stosunek SE energii kwantu promieniowania elektromagnetycznego do energii

cieplnej:

kT
hvSE = , (1)

gdzie h – stała Plancka, ν – częstotliwość padającej fali, k – stała Boltzmana, T – tem-
peratura bezwzględna.

Gdy stosunek ten jest większy niż 103, energia fotonów jest kilka rzędów wielkości
większa od energii ruchów cieplnych cząsteczki. Działanie tego promieniowania po-
woduje rozrywanie wiązań, rozpad i jonizację cząsteczek. Promieniowanie to jest
jonizujące, a dziedziny wiedzy zajmujące się efektami oddziaływania tego promie-
niowania to radiochemia, radiobiologia i radiomedycyna.

Jeśli stosunek obydwu wielkości SE zawarty jest w przedziale pomiędzy 103 a 1,
przyjmujemy, że promieniowanie takie jest promieniowaniem niejonizującym. Pro-
mieniowanie o tych energiach odpowiada przejściom elektronowym i po zaabsorbo-
waniu może wywoływać liczne procesy fotochemiczne. Dziedziny dotyczące oddzia-
ływanie tego rodzaju promieniowania z materią noszą nazwę fotochemii i fotobiologii.

Stosunek SE mniejszy od 1 oznacza, że absorpcja tego rzędu energii wywołuje ru-
chy translacyjne, oscylacyjne i rotacyjne, a efekty termiczne będą głównie odpowie-
dzialne za zachodzące zmiany chemiczne w badanym układzie, np. odwracalne (de-
naturacja białek) czy wpływ podwyższonej temperatury na kinetykę procesów
chemicznych. Ten typ promieniowania nosi nazwę promieniowania lub pól elektro-
magnetycznych (PEM) i zajmuje się nimi elektromagnetobiologia.

Fotochemia objaśnia się reakcje chemiczne zachodzące pod wpływem promienio-
wania elektromagnetycznego. Promieniowanie to wzbudza przejścia elektronowe
w atomach lub cząsteczkach. Wzbudzone cząsteczki, zasadniczo różniące się aktyw-
nością chemiczną w porównaniu do tych samych obiektów w stanie podstawowym,
inicjują pierwotną reakcję chemiczną – inaczej pierwotny proces fotochemiczny. Stąd
tego typu fotochemię nazywamy inaczej chemią elektronowo wzbudzonych cząste-
czek. Ponieważ energie wewnątrzcząsteczkowych wiązań chemicznych są rzędu
150–850 kJ ⋅mol–1, należy oczekiwać, że energia fotonów wywołująca reakcje che-
miczne powinna być równoważna długościom fal od 800 do 140 nm. Wyznaczone
tym sposobem długości fal wskazują, że reakcje fotochemiczne przebiegają po ekspo-
zycji reagentów (materii) na promieniowanie elektromagnetyczne z zakresu ultrafio-
letu (UV, z ang. ultraviolet), światła widzialnego (VIS, z ang. visible) lub bliskiej
podczerwieni (NIR, z ang. near infrared). W ostatnim dwudziestoleciu w literaturze
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można spotkać liczne doniesienia o reakcjach fotochemicznych zachodzących
w obiektach wzbudzonych oscylacyjnie lub rotacyjnie, a więc falami elektromagne-
tycznymi odpowiadającymi zakresowi widmowemu obejmującemu średnią podczer-
wień (MIR, z ang. mid infrared), daleką podczerwień (FIR, z ang. far infrared) oraz
promieniowanie mikrofalowe. Naświetlanie prowadzi się albo w sposób ciągły lub
metodą fotolizy błyskowej. Ta ostatnia metoda, gdy jako źródła światła stosuje się
lasery pozwala na obserwację bardzo szybkich procesów fotochemicznych, zachodzą-
cych w czasach nano-, piko- lub femto-sekundowych [1, 2, 3].

4.2.  Główne prawa fotochemii

Sformułowane zostały dwa zasadnicze prawa fotochemii:
1.  Prawo Grotthussa–Drapera,
2.  Prawo równoważności fotochemicznej Einsteina–Starka.

4.2.1.  Prawo Grotthussa–Drapera

Prawo Grotthussa–Drapera głosi, że

reakcję fotochemiczną może zainicjować tylko promieniowanie zabsorbowane
przez układ.

Prawo to zostało sformułowane przez Theodora von Grotthussa w roku 1817 i od-
kryte niezależnie przez Johna W. Drapera w roku 1843. Z tego prawa wynika, że ja-
kiekolwiek badania fotochemiczne muszą się opierać na znajomości widm absorpcyj-
nych substancji biorących udział w reakcji. Ważna jest znajomość właściwości
spektralnych każdego materiału, z którego zbudowane jest środowisko reakcyjne.
Absorpcja promieniowania może zachodzić bezpośrednio w reagentach lub reagenty
zostaną wzbudzone pośrednio przez inne obiekty znajdujące się w układzie. Te czą-
steczki nazywane są sensybilizatorami lub fotouczulaczami i to one przekazują swoją
energię wzbudzenia reagentom.

Absorpcja promieniowania wzbudzającego stanowi pierwszy etap reakcji fotoche-
micznej. Konsekwencją wzbudzenia są dalsze etapy reakcji: procesy pierwotne i pro-
cesy wtórne. Procesy pierwotne obejmują wszystkie przemiany, jakie zachodzą
pomiędzy wzbudzonymi cząsteczkami lub atomami. Jeśli w wyniku absorpcji promie-
niowania zmienia się tylko stan energetyczny cząsteczki, mówimy o pierwotnym pro-
cesie fotofizycznym. Wzbudzona cząsteczka przechodzi w stan podstawowy, emitując
nadmiar energii w sposób promienisty lub bezpromienisty.
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Pierwotnym procesom fotochemicznym ulega wzbudzona cząsteczka poprzez
reakcje zachodzące albo pomiędzy wzbudzonymi cząsteczkami lub w stanie pod-
stawowym. Najczęściej obserwuje się następujące pierwotne procesy fotoche-
miczne:

1. Fotodysocjacja – rozpad cząsteczek związku chemicznego na atomy, jony,
prostsze cząsteczki lub wolne rodniki pod wpływem promieniowania elektro-
magnetycznego:
a) Fotodysocjacja dwuatomowych cząsteczek na atomy.
b) Fotodysocjacja cząsteczek z wytworzeniem rodników.
c) Fotodysocjacja z utworzeniem nowych cząsteczek.

Taką fotochemiczną reakcją jest przemiana w naszym organizmie prowitaminy
D w witaminę D3 po absorpcji promieniowania z zakresu UV-B. Pod wpływem
absorpcji tego promieniowania następuje rozerwanie wiązania C-C pomiędzy ato-
mami węgla 9 i 10. W rezultacie powstaje nowa, obojętna cząsteczka witaminy D3

(patrz rys. 4.1).
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Rys. 4.1. Schemat przemiany prowitaminy D (7-dehydrocholesterolu) w witaminę D3 (cholekalcyferol)
pod wpływem promieniowania UV-B

2. Fotojonizacja.
3. Fotodimeryzacja.

Przykładem tego typu reakcji o dużym znaczeniu w biologii i medycynie jest foto-
dimeryzacja tyminy (patrz rys. 4.2). Zachodzi zarówno pomiędzy wolnymi cząstecz-
kami tyminy, jak i związanymi w łańcuchu DNA. Pierwotnym procesem fotoche-
micznym jest utworzenie stanu trypletowego zasady (czas życia około 10–6 s).
W stanie singletowym cząsteczka tyminy nie reaguje (za krótki czas życia w stanie
wzbudzonym, około 10–11 s). Proces ten odpowiada za niszczenie bakterii przez pro-
mieniowanie UV-C.
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Rys. 4.2. Tworzenie dimerów tyminy pod wpływem promieniowania UV-C

4. Fotoizomeryzacja – zmiana geometrii cząsteczki bez zmiany jej wzoru struktu-
ralnego (np. izomeryzacja trans/cis).

Przykładem tego typu reakcji fotochemicznej jest izomeryzacja rodopsyny (patrz
rys. 4.3), reakcja odpowiedzialna za proces widzenia. W pręcikach (fotoreceptorach)
znajduje się białko – rodopsyna (barwa purpurowa). Białko to jest połączeniem chro-
moforu (jednostka absorbująca kwanty światła) retinalu z białkiem opsyną. Po absorp-
cji promieniowania, cząsteczka przechodzi z formy 11-cis-retinalu w izomer 11-trans-
retinal. Zmiana struktury retinalu pociąga za sobą konformację opsyny, co w konse-
kwencji powoduje oddysocjowanie barwnika od białka. Dzięki takiej reakcji fotoche-
micznej powstaje impuls nerwowy.

O

O

11-cis-Retinal 11-trans-Retinal

hν

hνRodopsyna:
11-cis-Retinal + opsyna

opsyna

11-trans-Retinal

+

Rys. 4.3. Schemat izomeryzacji i dysocjacji retinolu w procesie widzenia

5. Reakcje fotoprolityczne – reakcje odszczepiające proton.

Wzbudzone cząsteczki lub atomy mogą tworzyć nietrwałe formy przejściowe, któ-
re podlegają dalszym przemianom aż do utworzenia trwałych produktów. Są to wtórne
procesy fotochemiczne. Należą do nich także reakcje łańcuchowe inicjowane światłem
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np. rozpad Cl2 zachodzący pod wpływem światła. Do wtórnych procesów należą także
zmiany konformacyjne (strukturalne białek) zachodzące na skutek pierwotnego proce-
su fotoprolitycznego – transfer protonu od cząsteczki kwasu do makromolekuły [1, 2].

4.2.2.  Prawo równoważności fotochemicznej Einsteina–Starka

Prawo równoważności fotochemicznej Einsteina–Starka głosi, że

absorpcja jednego fotonu wywołuje pierwotny proces fotofizyczny lub fotoche-
miczny w jednej cząsteczce lub atomie.

Prawo to zostało sformułowane niezależnie przez fizyków niemieckich Alberta
Einsteina i Johannesa Starka w latach 1908–1913. Prawo to obowiązuje tylko wtedy,
gdy zachodzi absorpcja jednofotonowa. Cząsteczka po absorpcji jednego fotonu prze-
chodzi w stan wzbudzony i przed utratą nadmiaru energii nie absorbuje następnego
fotonu. Absorpcja jednofotonowa zachodzi w układach, w których źródła światła
emitują stosunkowo niewielką liczbę fotonów w porównaniu z promieniowaniem lase-
rowym. Lampa rtęciowa emituje około 1020 fotonów m–2 s–1; natomiast w impulsach
promieniowania laserowego osiąga się wiązki o natężeniu rzędu 1032 fotonów m–2 s–1.
Czas życia w singletowym stanie wzbudzonym jest rzędu 10–8 do 10–9 s, co sugeruje,
że stosując standardowe źródła światła prawdopodobieństwo powtórnej absorpcji fo-
tonu w stanie wzbudzonym jest niezmiernie małe. Sytuacja zmienia się, jeśli wydłuża
się czas życia w stanie wzbudzonym np. przejście cząsteczki w stan trypletowy lub
znaczny wzrost natężenia wiązki padającej. W konsekwencji może nastąpić powtórna
absorpcja fotonu w stanie wzbudzonym cząsteczki. Zjawisko nosi nazwę absorpcji
dwufotonowej. Znane są także procesy wielofotonowe.

Ważnym parametrem każdej reakcji fotochemicznej jest wydajność kwantowa.
Definiujemy ją jako:

N
A

=φ , (2)

gdzie A – liczba cząsteczek utworzonego produktu w procesie fotochemicznym,
a N – liczba fotonów zaabsorbowanych przez substraty.

Liczba cząsteczek i fotonów odniesiona jest do tej samej objętości, w tym samym
czasie. Najwyższą wartość, jaką może osiągnąć wydajność kwantowa pierwotnej re-
akcji fotochemicznej jest równa 1, co oznacza, że każdy zaabsorbowany kwant wy-
wołał daną reakcję fotochemiczną. W większości przypadków wydajność jest mniej-
sza od jedności. Jeżeli jednak w reakcji fotochemicznej występują procesy wtórne, to
wtedy całkowita wydajność kwantowa (liczona względem ostatniego produktu reak-
cji) może przyjmować wartości dużo większe od jedności [1, 2].
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4.2.3.  Dwufazowa odpowiedź układu biologicznego
na różne dawki promieniowania.

Prawo Arndta–Schulza

Prawo Rudolfa Arndta i Hugo Schulza odnosi się do fotoefektów obserwowa-
nych w organizmach. Stwierdzili oni, że podstawowa odpowiedź organizmu na dany
bodziec jest dwufazowa. Koncepcja prawa Arndta-Schulza pochodzi z końca XIX
wieku (1888 rok). W serii publikacji poświęconych działaniu toksycznemu jodu,
bromu, związków rtęci czy arsenianów Schulz stwierdził, że każda z tych trucizn
przy bardzo małych stężeniach działa stymulująco na metabolizm drożdży, nato-
miast większe dozy powodowały śmierć tych organizmów. W kontakcie z psychiatrą
Arndtem sformułowali ostatecznie prawo znane pod ich nazwiskami. Opisowo pra-
wo to głosi, że:

efekt wywołany przez określony bodziec zależy od jego natężenia [4].

Zależność jest jednak nieliniowa. Słaby bodziec powoduje słaby efekt. Wzrost na-
tężenia bodźca powoduje wzrost efektywności tylko do pewnej jego wartości. Dalszy
wzrost natężenia powoduje spadek efektywności działania. Rysunek 4.4 ilustruje teo-
retyczną zależność efektywności e od natężenia bodźca I.
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Rys. 4.4. Zależność efektywności działania bodźca od jego natężenia

W biologii i medycynie opis efektów fotochemicznych musi być połączony z pre-
cyzyjnym określeniem energii padającej na powierzchnię naświetlanego materiału
i dawki promieniowania, jaka została dostarczona do materiału w czasie ekspozycji na
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promieniowanie. W pierwszym przypadku definiujemy gęstość mocy lub napromie-
niowanie. Określa się ten parametr jako energię padającą na jednostkę powierzchni
w jednostce czasu [J/m2]. Ważnymi parametrami są także długość fali, charakterysty-
ka impulsów w przypadku laserów, koherencja oraz polaryzacja promieniowania.
Zwiększenie gęstości mocy lub czasu ekspozycji przy mniejszej gęstości mocy pro-
mieniowania powinno mieć równoważny wpływ na materię. W większości przypad-
ków obydwie wielkości nie są ze sobą skorelowane, uzyskuje się różne efekty foto-
chemiczne. Dlatego też w opisie działania światła na materiały biologiczne podaje się
oprócz gęstości mocy promieniowania także czas ekspozycji. Przy zdefiniowanej gę-
stości mocy czas ekspozycji jest miarą dawki dostarczonej do naświetlanego materia-
łu, komórki, tkanki lub organizmu.
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5.1. Wstęp

Historia zastosowania lasera w medycynie sięga niemal czasów wynalezienia lasera.
Pierwszy laser został zbudowany w 1960 r. przez Teodora Maimana, był to laser rubinowy
emitujący światło o długości fali 694 nm. Następne lata przyniosły szybki rozwój laserów
gazowych i barwnikowych. Już w 1964 roku wykonano pierwszą operację laserową
– Leon Goldman po raz pierwszy zastosował laser rubinowy o promieniowaniu ciągłym
w dermatologii. Słowo LASER jest akronimem słów Light Amplification by Stimulation
Emision of Radiation, co oznacza wzmocnienie światła poprzez wymuszoną emisję pro-
mieniowania. Światło laserowe posiada wiele bardzo szczególnych właściwości: mono-
chromatyczność, spójność czasową i przestrzenną, dużą gęstość mocy wiązki laserowej.
Dużą zaletą w wielu zastosowaniach technicznych i medycznych jest możliwość uzyska-
nia bardzo krótkich impulsów światła. Dzięki tym cechom promieniowania laserowego
możemy je wykorzystywać w medycynie w sposób kontrolowany i precyzyjny [1].

W tej części zostaną opisane podstawy fizyczne działania laserów i zasady pro-
pagacji wiązek laserowych. Informacje na temat działania laserów i rodzajów lase-
rów stosowanych w medycynie przedstawione zostały również w rozdziale 6 Przegląd
laserów.

II.  Podstawy biofotoniki
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5.2. Zasady działania lasera

5.2.1. Fizyka laserów

Podstawą działania lasera są zjawiska absorpcji i emisji, omówione dokładnie
w niektórych rozdziałach tej książki (rozdział 3 i 4). Atomy, molekuły czy jony, które
są elementami aktywnymi w procesach wzmacniania promieniowania, mogą znajdo-
wać się na różnych dyskretnych poziomach energetycznych. Jeżeli na układ, który
znajduje się w stanie równowagi termodynamicznej zadziałamy energią pola elektro-
magnetycznego, następuje absorpcja. W wyniku tego atom lub cząsteczka zostają
przeniesione ze stanu podstawowego E0 do stanu E1 o wyższej energii. Stan wzbudzony
jest krótkotrwały i wzbudzone cząsteczki w ośrodkach na drodze emisji spontanicznej
przechodzą do stanu energetycznie niższego, emitując fotony o energii ΔE = hν, gdzie
ΔE jest różnicą energii pomiędzy poziomami E1 i E0, ν to częstotliwość promieniowania,
a h to stała Plancka.

Emisja wymuszona jest natomiast zainicjowana przez foton oddziaływujący na czą-
steczkę (atom, jon) w stanie wzbudzonym. Czas życia emisji wymuszonej, czyli czas
trwania poziomu wzbudzonego τ  jest stosunkowo krótki. Tylko poziom podstawowy
ma (prawie) nieskończenie długi czas życia. Przykładowe czasy życia poziomów
wzbudzonych E1 i E2 najbardziej popularnych laserów zamieszczono w tab. 1 (na pod-
stawie [2]).

Tabela 1. Czasy życia τ1 i τ2 wzbudzonych poziomów E1 i E2 wybranych laserów

Typ lasera λ [nm] τ 1 τ 2

Nd:YAG 1060 30 ns 230 μs
Rubinowy 694 3 ms –

He-Ne 632,8 12 ns 10–20 ns
Ar+ 488 0,4 ns 9 ns

Ekscymerowy (KrF) 248 <1 ps 1–10 ns

Podstawą akcji laserowej jest emisja wymuszona. Jeśli foton padającego pro-
mieniowania oddziałuje z cząsteczką lub atomem znajdującym się w stanie wzbu-
dzonym, powoduje to emisję dodatkowego fotonu i przejście cząsteczki na niższy
poziom energetyczny. Można powiedzieć, że dochodzi do wzmocnienia światła,
zgodnie ze znaczeniem słowa LASER. Promieniowanie padające i wymuszone
mają takie same częstotliwości, fazy, płaszczyznę polaryzacji i kierunek rozcho-
dzenia się [3].

Gdy układ kwantowy znajduje się w stanie równowagi termodynamicznej w tem-
peraturze T, obsadzenie poszczególnych jego poziomów energetycznych wyznacza
zależność:
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gdzie: Ni – ilość atomów posiadających energię Ei, k – stała Boltzmanna, C – stała
charakterystyczna dla danego układu kwantowego. W stanie równowagi termodyna-
micznej na poziomie podstawowym znajduje się więcej atomów niż na poziomach
wzbudzonych. W dwupoziomowym układzie kwantowym stosunek N1 do N0 można
przedstawić za pomocą równania:
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W warunkach równowagi N1 << N0 [4], a w warunkach inwersji obsadzeń pozio-
mów energetycznych N1 > N0. Można to osiągnąć dzięki wytrąceniu układu ze stanu
równowagi za pomocą oddziaływań zewnętrznych, np. energii pompującej.

W rzeczywistych układach kwantowych stosowanych w laserach występuje zaw-
sze większa liczba poziomów energetycznych. Można wyróżnić stany metastabilne,
na których układ może przebywać bardzo długo, gdzie długo oznacza zazwyczaj
czas rzędu mikro- lub milisekund. Istnienie stanów metastabilnych pomaga w wy-
tworzeniu inwersji obsadzeń. W zależności od liczby poziomów lasery dzielimy na
trój- i czteropoziomowe (patrz rys. 5.1). W laserze trójpoziomowym (np. laser rubi-
nowy) istnieją trzy poziomy energetyczne: podstawowy E0, wzbudzony E1 i metasta-
bilny E2 – długo żyjący.

Rys. 5.1. Schemat poziomów energetycznych lasera trój- (z lewej)
i czteropoziomowego (po prawej) (na podstawie [5])

Układ trójpoziomowy posiada poziomy energetyczne o energiach E0, E1 i E2, gdzie
E1 > E2 > E0. Jeżeli taki układ wzbudzimy energią zewnętrzną, to przeniesiemy pewną
liczbę atomów z E0 na poziom E1, który jest stanem krótkotrwałym. W wyniku przejść
bezpromienistych można doprowadzić do inwersji obsadzeń pomiędzy poziomem E2
(metastabilnym) i E0 (podstawowym) i w konsekwencji do zainicjowania akcji lase-
rowej [5].
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Dużo bardziej wydajną inwersję obsadzeń uzyskuje się w układach czteropozio-
mowych. Poziom E1 nie jest stanem metastabilnym i zostaje bardzo szybko opróżnio-
ny. Przejście laserowe odbywa się pomiędzy poziomami E2 i E3.

Podstawą akcji laserowej jest emisja wymuszona

5.2.2. Budowa lasera i właściwości promieniowania

Każdy laser składa się z trzech podstawowych części: ośrodka czynnego, układu
pompującego i rezonatora (patrz rys. 5.2). Ośrodkiem aktywnym może być gaz, ciecz
lub ciało stałe. Źródłem układu, który generuje energię, która potrzebna jest do wzbu-
dzenia ośrodka czynnego może być lampa błyskowa lub inne źródło światła, łuk elek-
tryczny, prąd lub energia reakcji chemicznych. Rezonator jest układem dwóch równole-
głych zwierciadeł Z1 i Z2 o różnych współczynnikach odbicia. Zwierciadło Z1 jest prawie
całkowicie nieprzepuszczalne dla promieniowania, natomiast zwierciadło Z2 ma większą
przepuszczalność (ok. 90%), co umożliwia transmisję wygenerowanego promieniowa-
nia. Rezonator jest odpowiedzialny za realizację sprzężenia zwrotnego [3, 6].

Rys. 5.2. Podstawowy schemat budowy lasera (na podstawie [3])

Zwierciadła powinny znajdować się w odległości L, spełniającej warunek powsta-
nia w rezonatorze fali stojącej w wyniku odbicia promieniowania:

2
λNL = , (3)

gdzie N oznacza tu liczbę całkowitą, określającą liczbę modów, a λ jest długością fali
emitowanego promieniowania.

Fala stojąca może powstać tylko wtedy, gdy odległość pomiędzy zwierciadłami jest
całkowitą wielokrotnością połówek długości fali. Są to mody podłużne, których liczba
może być różna, zależna od rodzaju ośrodka czynnego i rezonatora. Częstotliwość modu



5. Podstawy działania laserów 143

jest równa fN = N c/n2L, gdzie c jest prędkością światła w próżni, a n współczynnikiem
załamania ośrodka. Przykładowo w laserze He-Ne o długości rezonatora 30 cm po-
wstają 3 mody, a w rubinowym 100 modów.

Najprostszym rezonatorem jest rezonator Fabry–Perota, składający się z dwóch pła-
skich, równolegle ustawionych zwierciadeł. Jednak nie jest najlepszy pod względem
stabilności i strat dyfrakcyjnych. Stabilność rezonatora zależy od jego zdolności utrzyma-
nia promieniowania w jego wnętrzu po wielokrotnych odbiciach od zwierciadeł. O spo-
sobie odbijania promieni wewnątrz rezonatora decyduje jego budowa (patrz. rys. 5.3).
Bardziej stabilne są rezonatory posiadające zwierciadła sferyczne, w szczególności re-
zonator konfokalny lub zwierciadła sferyczne i płaskie (hemisferyczny) [7].

(a)        (b) 

(c) 

Rys. 5.3. Rodzaje geometrii rezonatorów:
z płaskimi zwierciadłami (a), konfokalny (b), hemisferyczny (c)

Rozkład wiązki laserowej jest przedstawiony schematycznie na rysunku 5.4. W wyni-
ku interferencji powstaje charakterystyczny rozkład widmowo-przestrzenny w płasz-
czyźnie przekroju poprzecznego, czyli mody poprzeczne. Mody poprzeczne są cha-
rakteryzowane za pomocą liczb m i n i oznaczane – TEMmn (ang. Transverse
Electromagnetic Mode). Mod TEM00 jest modem podstawowym, rozkład natężenia
jest symetryczny względem osi rezonatora i ma rozkład gaussowski [7].

Rozkład natężenia promieniowania w wiązce laserowej można przedstawić za po-
mocą równania (4):
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przy czym z i r – współrzędne liniowe (z – wzdłuż osi wiązki, r – współrzędna pro-
mieniowa), D – parametr konfokalny wiązki (podwójna odległość Rayleigha), wartość
stała dla danego lasera, 2w0 – średnica przewężenia wiązki, a w jest średnicą wiązki.
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Rys. 5.4. Rozkład gaussowski promieniowania laserowego i jego parametry [7]

Wiązka gaussowska, rozchodząc się wzdłuż osi z, zwęża się – w pewnym miejscu
jej promień osiąga minimalną wartość w0. Miejsce to nazywa się przewężeniem wiąz-
ki. Parametry charakteryzujące wiązkę gaussowską przyjmują prostą postać, jeśli wy-
razi się je za pomocą parametrów: w0, oraz odległości z – mierzonej od przewężenia.
W przewężeniu wiązka jest płaska (jej promień krzywizny jest ∝):
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Innym ważnym parametrem wiązki gaussowskiej jest kąt rozbieżności θ. Wiązki gaus-
sowskie nie są rozbieżne liniowo. W pobliżu lasera kąt rozbieżności jest bardzo mały,
w dużej odległości od lasera kąt rozbieżności osiąga wartość θ, opisaną równaniem (7):

0

)(lim
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z ⋅

==
∞→ π

λθ . (7)

Widać więc, że iloczyn średnicy przewężenia i kąta rozbieżności jest stały dla ustalo-
nej długości fali promieniowania. Oznacza to, że nie można wygenerować wiązki
gaussowskiej o dowolnych wartościach 2θ i 2w0 dla danej ustalonej długości λ.

Niezmiennik wiązki gaussowskiej:
iloczyn średnicy przewężenia i kąta rozbieżności

π
λθ =⋅ 0w

Kąt rozbieżności

D

2  w0
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θ

Odległość
Rayleigha zR

Przewężenie
w z = 0

z
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Kolejnym parametrem jest odległość Rayleigha zR. Jest to odległość od przewężenia
wiązki do punktu, w którym promień wzrósł 2  razy. Można opisać ją wzorem (8):

λ
π 2

0

2
wDzR
⋅

== . (8)

5.3. Podział laserów

Istnieje kilka kryteriów podziału laserów w zależności od rodzaju ośrodka czynne-
go (gazowy, ciekły lub stały), sposobu modulacji pracy (ciągły, impulsowy), sposobu
wzbudzania akcji laserowej (optycznie, elektrycznie, chemicznie), od emitowanej
długość fali lub emitowanej mocy [8]. Podział laserów i przykładowe lasery omówio-
no dość dokładanie w rozdziale 6 Przegląd laserów. Tu zaprezentujemy sumaryczne
podsumowanie klasyfikacji laserów (patrz tab. 2).

Tabela 2. Klasyfikacja laserów

Podział laserów ze względu na rodzaj ośrodka laserującego
Ośrodek laserujący Przykładowy laser Zastosowanie w medycynie

1 2 3

laser argonowy, 514 nm
laser jonowy, Ar+

dermatologia, okulistyka,
koagulacja naczyń
krwionośnych

laser CO2, 10,6 i 9,6 μm
laser molekularny, cząsteczki CO2 z domieszką
azotu i helu

chirurgia, dermatologia
estetyczna, stomatologia
(tkanki miękkie)

gazy, mieszanina
gazów lub miesza-
nina gazów i par
metalu laser ekscymerowy, ośrodek aktywny to mie-

szanina gazów szlachetnych i ich halogenków,
które są stabilne tylko w stanie wzbudzonym
ArF – 193 nm, KrF – 248 nm, XeCl – 308 nm,
XeF – 350 nm.

okulistyka – chirurgia
refrakcyjna

laser rubinowy, 694,3 nm, ośrodkiem czynnym
jest pręt z syntetycznego szafiru (Al2O3)
domieszkowany (0,01–0,5%) chromem (Cr+3),

w dermatologii, do usuwa-
nia tatuaży i przebarwień
skóry

ciało stałe
laser neodymowy Nd:YAG i inne lasery na
pierwiastkach ziem rzadkich, 1064 nm lub
532 nm.
Granat itrowo-glinowy (Y3Al2(AlO4)3 domiesz-
kowany jonem (Nd3+). Może pracować w trybie
impulsowym i ciągłym.

w badaniach spektrosko-
powych, jako koagulator
do zamykania naczyń
krwionośnych, w zabiegach
mikrochirurgicznych,
do rozbijania kamieni
nerkowych, w medycynie
estetycznej do usuwania
zmarszczek i nadmiernego
owłosienia



I. HOŁOWACZ, H. PODBIELSKA146

1 2 3
Lasery półprzewodnikowe, światło widzialne,
podczerwień, różne długości fali.
Obszarem czynnym jest półprzewodnik: arsenek
galu GaAs (promieniowanie o barwie czerwo-
nej i zielonej), arsenofosforek galu GaAsP
(630–590 nm), fosforek galowo-indowy InGaP,
arsenek glinowo-galowy AlGaAs, azotek galu
GaN (430 nm), arsenek galu GaAs domieszkowa-
nego cynkiem Zn i krzemem Si (950–650 nm)

medycyna fotodynamiczna,
biostymulacja laserowa,
fotodiagnostyka

ciecz

Lasery barwnikowe, przestrajalne, ośrodek
aktywny: polifenyl, kumaryna, rodaminy
(rodamina 6G), dicjanometylen, stilben
promieniowanie od UV przez VIS do IR

badania naukowe,
medycyna fotodynamiczna

Podział laserów ze względu na emitowaną moc
Moc lasera Przykładowy laser Zastosowanie w medycynie
Lasery niskoener-
getyczne do 5 mW He-Ne, półprzewodnikowe biostymulacja, diagnostyka

Lasery średnioener-
getyczne do 500 mW półprzewodnikowe, barwnikowe, argonowe

w fotodynamicznej diagno-
styce i terapii nowotworów,
w badaniach in vitro

Lasery wysokoener-
getyczne tzw. twar-
de, ponad 500 mW.

Nd:YAG, Er:YAG, CO, CO2, ekscymerowe
koagulacja, odparowanie,
karbonizacja, do usuwania
tkanek, różne działy chirurgii

Podział laserów ze względu na tryb pracy
Tryb pracy Charakterystyka lasera Zastosowanie w medycynie

Lasery ciągłe

Moc lasera nie zmienia się w czasie, wygene-
rowana energia zależy od mocy wyjściowej
i czasu naświetlania:

no tPE ⋅=

biostymulacja, diagnostyka,
koagulacja, odparowanie

Lasery impulsowe

Moc lasera zmienna w czasie, laser pracuje
w sposób impulsowy. Moc średnia Pśr zależy
od czasu trwania impulsu i częstotliwości
repetycji, czyli powtarzania się impulsów f.

ftPP io ⋅⋅=śr

Energia impulsu to iloczyn mocy szczytowej
i czasu trwania impulsu

fotoablacja – lasery ekscy-
merowe, ArF, KrF, XeCl,
FeF, czas trwania impulsu
10–100 ns, gęstość mocy
107–1010 W/cm2,
ablacja plazmowa – lasery
Nd:YAG, Ti:Sapphire, czas
trwania impulsu 100 fs–
500 ps, gęstość mocy
1011–1013 W/cm2,
fotofragmentacja (rozrywa-
nie tkanek) – lasery na ciele
stałym: Nd:YAG,
Ti:Sapphire, Nd:YLF, czas
trwania impulsu 100 fs–
100 ps, gęstość mocy 1011–
1016 W/cm2
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5.4. Bezpieczeństwo pracy z laserami

Zasady bezpiecznej pracy z laserami regulują różne normy. W Polsce obowiązuje
w chwili powstawania tej książki Polska Norma PN-EN 60825-1:2010, która określa
zasady ochrony przed promieniowaniem laserowym w zakresie długości fal od 180 nm
do 1 mm, obowiązujące zarówno użytkownika, jak i producenta. Norma definiuje spo-
soby odpowiedniego ostrzegania przed zagrożeniem poprzez zastosowanie specjalne-
go oznakowania, etykiet i instrukcji. Ustalenie norm i ich przestrzeganie jest koniecz-
nie, aby zmniejszyć lub całkiem wyeliminować możliwości urazów.

Wpływ promieniowania laserowego na układy biologiczne zależy zarówno od pa-
rametrów promieniowa, jak rodzaju tkanki. Szkodliwe działanie promieniowania lase-
rowego dotyczy oczu oraz skóry człowieka, przy czym najbardziej zagrożone są oczy.
Ze względu na kierunkowość wiązki zagrożenie promieniowaniem laserowym jest
zagrożeniem potencjalnym, tzn. ekspozycja na to promieniowanie jest zazwyczaj
przypadkowa (za wyjątkiem zabiegów medycznych). Jednakże niekontrolowana nawet
krótkotrwała ekspozycja może być bardzo niebezpieczna. Dlatego też opracowywane są
normy regulujące m.in. wartości najwyższej dopuszczalnej ekspozycji na promieniowa-
nie laserowe. W Stanach Zjednoczonych obowiązują standardy opracowane przez Ame-
rican National Standard Institute, a sprawy bezpieczeństwa laserowego regulują między
innymi normy ANSI Z136.1–Z136.7 [9]. W Europie obowiązują normy opracowane
przez CEN (Europejski Komitet Standaryzacji) EN 207/208/60825 [10]. W tabeli 3
przedstawiono efekty, jakie może wywołać nadmierna ekspozycja na promieniowanie
laserowe w przypadku oka i skóry.

Tabela 3. Efekty patologiczne podczas ekspozycji na promieniowanie optyczne
(według normy PN-EN 60825-1:2010) [11]

Zakres widmowy OKO SKÓRA
Nadfiolet C

(180–280 nm)
Nadfiolet B

(280–315 nm)

zapalne uszkodzenie rogówki
rumień i oparzenia

przyspieszone starzenie skóry,
zwiększona pigmentacja

Nadfiolet A
(315–400 nm) katarakta fotochemiczna

Widzialny
(400–780 nm)

fotochemiczne i termiczne
uszkodzenie siatkówki

ciemnienie pigmentu, reakcje
fotouczuleniowe, oparzenie

skóry

Podczerwień A
(780–1400 nm) katarakta, oparzenie siatkówki

Podczerwień B
(1400 nm–3 µm)

przymglenie rogówki, kata-
rakta, oparzenie rogówki

Podczerwień C
(3 µm–1 mm) oparzenie rogówki

oparzenie skóry
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Bezpieczeństwo pracy z laserami zależy od Granicy Emisji Dostępnej (GED), któ-
rą definiuje się jako maksymalny poziom promieniowania emitowanego przez urzą-
dzenie laserowe, dozwolony w obrębie danej klasy laserów lub urządzeń laserowych.
Wartości granic emisji dostępnej odnoszą się do długości fali promieniowania lasero-
wego i czasu trwania ekspozycji. Określone są przez wartość mocy [W], energii [J],
natężenia promieniowania [W/cm2] lub napromieniowania [J/cm2].

Z kolei wartości MDE reprezentują maksymalny poziom napromieniowania, na
który może być eksponowane oko lub skóra bez wynikających z tego obrażeń (zarów-
no natychmiastowych, jak i pojawiających się po dłuższym czasie). Należy jednak
pamiętać, że wartości te określają przypadkowe ekspozycje, a nie np. w celach tera-
peutycznych. Wartości MDE są zdeterminowane przez poniższe parametry:

– długość fali promieniowania,
– czas trwania impulsu i czas ekspozycji,
– rodzaj tkanki narażonej na obrażenie,
– rozmiar obrazu na siatkówce oka (w przypadku promieniowania widzialnego

i bliskiej podczerwieni).
Wartości MDE ustalone są poniżej poziomu uznanego za zagrożenie. Powinny być

używane jako wskazówki w kontroli ekspozycji, nie powinno się ich natomiast uwa-
żać za precyzyjnie zdefiniowane linie, oddzielające poziom bezpieczny od niebez-
piecznego. Trzeba bowiem pamiętać, że granica między tymi poziomami jest płynna.
W każdym przypadku ekspozycja na promieniowanie laserowe powinna być tak mała,
jak to tylko jest możliwe. Jeżeli laser emituje promieniowanie o kilku, znacznie róż-
niących się długościach fal lub jeżeli impulsy promieniowania są nałożone na promie-
niowanie ciągłe, obliczenia zagrożeń mogą być złożone. Ekspozycje na promieniowanie
o kilku długościach fal trzeba traktować jako dodające się działania, proporcjonalne do
efektywności widmowej zgodnie z wartościami MDE dla każdej długości fali.

Lasery ze względu na różne warunki pracy i związane z tym zagrożenie, dzieli się
na 7 klas. Podział jest dokonywany ze względu na Granicę Emisji Dopuszczalnej GED
i Maksymalną Dopuszczalną Ekspozycję MDE.

Urządzenia laserowe klasy 1 są całkowicie bezpieczne. Emitują promieniowanie
z zakresu 302,5–4000 nm, którego GED nie przekraczają wymagań określonych we
wspomnianej normie. Np. moc laserów widzialnych 400–700 nm, pracujących w spo-
sób ciągły, nie może przekraczać 0,39 mW. Klasa 1 obejmuje również lasery o dużej
mocy, które są całkowicie obudowane. Urządzenia laserowe klasy 1M mogą być nie-
bezpieczne, jeżeli wprowadzimy elementy optyczne w tor wiązki. Urządzenia lasero-
we klasy 1 i 1M mogą zawsze wywołać wrażenie wizualne oślepienia, zwłaszcza przy
małym oświetleniu otoczenia.

Laser klasy 2, to laser emitujący promieniowanie widzialne (400–700 nm), które jest
bezpieczne dla chwilowych ekspozycji. Laser o działaniu ciągłym nie może mieć mocy
większej niż 1 mW, natomiast energia pojedynczego błysku lasera impulsowego wynosi
do 0,2 μJ. Poza zakresem widzialnym GED nie może przekraczać wymagań klasy 1.
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Laser klasy 2 jest całkowicie bezpieczny, nie wymaga stosowania okularów ochronnych.
Dodatkowym zagrożeniem jest promieniowanie UV emitowane przez wyładowcze rury
laserowe oraz wysokie napięcia zasilające. W przypadku klasy 2M, promieniowanie może
stanowić zagrożenie, jeżeli wprowadzimy elementy optyczne w tor wiązki.

Laser klasy 3R, to laser emitujący promieniowanie widzialne (400–700 nm) o mocy
nie wyższej niż 5 mW w przypadku pracy ciągłej i energii impulsu nie przekraczającej
1 μJ przy pracy impulsowej. Laser klasy 3A może być niebezpieczny i obserwacja wiązki
światła przez przyrządy optyczne jest niebezpieczna. Nie jest wymagane stosowanie oku-
larów ochronnych. Dodatkowym zagrożeniem jest promieniowanie UV emitowane przez
wyładowcze rury laserowe i lampy błyskowe oraz wysokie napięcie zasilające. Lasery
klasy 3R mogą być używane, gdy wykluczy się bezpośrednie patrzenie na wiązkę.

Laser klasy 3B, to laser emitujący promieniowanie widzialne lub niewidzialne. Lasery
o pracy ciągłej w zakresie IR, VIS i UV(A) mają moc nieprzekraczającą 0,5 W. Lasery
impulsowe tej klasy mają ograniczoną energię impulsu tak, aby napromieniowanie nie
przekraczało 105 J/m2 (10 J/cm2) w zakresie VIS i IR. W obszarze UV(A) energia impulsu
ma być mniejsza niż 125 mJ. Laser klasy 3B jest niebezpieczny. Obserwacja wiązek lase-
rowych (również rozproszonych) przez przyrządy optyczne jest zabroniona. Jest wymaga-
ne stosowanie okularów ochronnych. Praca z tymi laserami jest dozwolona po ukończeniu
szkolenia BHP i instruktażu obsługi, potwierdzonych stosownym zaświadczeniem.

Laser klasy 4, to laser emitujący promieniowanie widzialne lub niewidzialne. Jego
moc lub energia przekraczają maksymalne wartości dla lasera klasy 3B. Laser tej klasy
o działaniu ciągłym ma moc wyższą niż 0,5 W, a laser impulsowy powoduje napromie-
niowanie większe niż 105 J/m2 (10 J/cm2). Laser klasy 4 jest niebezpieczny. Niebez-
pieczne jest promieniowanie rozproszone, zarówno dla oczu, jak i dla skóry. Jest wyma-
gane stosowanie okularów ochronnych i odzieży ochronnej. Wymaga się też osłaniania
torów wiązek laserowych. Praca z tymi laserami jest dozwolona po ukończeniu szkole-
nia BHP i instruktażu obsługi, potwierdzonych stosownym zaświadczeniem.

Do określenia zagrożeń, jakie może stanowić promieniowanie laserowe wprowa-
dzono nowe definicje, które również zostały zawarte w normach. Zaleca się również,
aby ekspozycja na promieniowanie była możliwie jak najmniejsza [11].

Maksymalna Dopuszczalna Ekspozycja MDE reprezentuje maksymalny po-
ziom napromieniowania, na który może być eksponowane oko lub skóra, bez
powodowania obrażeń (zarówno natychmiastowych, jak i pojawiających się po
dłuższym czasie). Wartość MDE zależy od długości fali promieniowania, czasu
trwania ekspozycji, rodzaju tkanki, rozmiaru obrazu na siatkówce.

Granica Emisji Dopuszczalnej GED zdefiniowana jest jako maksymalny po-
ziom promieniowania emitowanego przez urządzenie laserowe, dozwolony w ob-
rębie danej klasy laserów lub urządzeń laserowych. Maksymalne dopuszczalne
ekspozycje dotyczą użytkowników i zaleca się je traktować jako wskazówki.
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Tabela 4. Etykiety objaśniające dla poszczególnych klas laserów [Polska Norma]

Klasa 1 URZĄDZENIE LASEROWE KLASY 1
Klasa 1M PROMIENIOWANIE LASEROWE

NIE SPOGLĄDAĆ BEZPOŚREDNIO PRZEZ PRZYRZĄDY OPTYCZNE
URZĄDZENIE LASEROWE KLASY 1M

Klasa 2 PROMIENIOWANIE LASEROWE
NIE WPATRYWAĆ SIĘ W WIĄZKĘ

URZĄDZENIE LASEROWE KLASY 2
Klasa 2M PROMIENIOWANIE LASEROWE

NIE WPATRYWAĆ SIĘ W WIĄZKĘ LUB SPOGLĄDAĆ BEZPOŚREDNIO
PRZEZ PRZYRZĄDY OPTYCZNE

URZĄDZENIE LASEROWE KLASY 2M
Klasa 3R PROMIENIOWANIE LASEROWE

UNIKAĆ BEZPOŚREDNIEJ EKSPOZYCJI OCZU
URZĄDZENIE LASEROWE KLASY 3R

Klasa 3B PROMIENIOWANIE LASEROWE
UNIKAĆ EKSPOZYCJI NA WIĄZKĘ

URZĄDZENIE LASEROWE KLASY 3B
Klasa 4 PROMIENIOWANIE LASEROWE

UNIKAĆ EKSPOZYCJI OCZU I SKÓRY
NA PROMIENIOWANIE BEZPOŚREDNIE LUB ROZPROSZONE

URZĄDZENIE LASEROWE KLASY 4

Każdy laser powinien mieć etykietę zgodnie z wymaganiami zawartymi w obowią-
zującej Polskiej Normie (patrz tab. 4). Znakiem ostrzegawczym jest czarny znaczek,
symbolizujący promieniowanie, na żółtym trójkącie, a dodatkowo opis na żółtym tle
(patrz rys. 5.5). Trzeba też pamiętać, że oprócz zagrożeń wynikających z promieniowa-
nia laserowego, urządzenia laserowe mogą powodować także pożar lub porażenia elek-
tryczne.

PROMIENIOWANIE LASEROWE

UNIKAĆ EKSPOZYCJI OCZU

LASER KLASY 3R

 Rys. 5.5. Znaki ostrzegawcze przed promieniowaniem laserowym

Najbardziej wrażliwym narządem na szkodliwe skutki promieniowania laserowego
jest oko. Struktury oka zawierają duże ilości barwników, które silnie pochłaniają pro-
mieniowanie z zakresu widzialnego i bliskiej podczerwieni. W zakresie długości fal
od 400 do 1400 nm promieniowanie to wnika do wnętrza oka i jest ogniskowane na
siatkówce, co może powodować jej uszkodzenie. Promieniowanie z zakresu długości
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fal powyżej 1400 nm i poniżej 400 nm nie wnika do wnętrza oka, lecz może doprowa-
dzić do uszkodzenia rogówki.

Do ochrony indywidualnej oczu przed promieniowaniem laserowym służą okulary,
gogle i osłony twarzy zaopatrzone w specjalne filtry ochronne. Filtry powinny być zaw-
sze dobrane do długości fali promieniowania lasera. Powinny dobrze tłumić promienio-
wania laserowe, natomiast przepuszczać promieniowanie z innych obszarów widma tak,
aby nie ograniczać dobrego widzenia. Przy wyborze ochrony oczu zaleca się także, aby
była wygodna w noszeniu i zapewniała ścisłe dopasowanie do twarzy, zapewniając jak
najszersze pole widzenia. Istotne jest również, aby oprawy oraz jakiekolwiek części
boczne zapewniały taką samą ochronę, jaka jest zapewniona przez filtry. Do określenia
skuteczności ochrony przed promieniowaniem laserowym wyznacza się parametry:

– widmowy współczynnik przepuszczania (τ(λ)),
– gęstość optyczna (Dλ),
– współczynnik przepuszczania światła (τv),
– odporność na promieniowanie laserowe.
Minimalną wartość gęstości optycznej (Dλ) filtrów, w warunkach założonej ekspo-

zycji (H) oblicza się ze wzoru (9):

MDE
HD 0

10log=λ (9)

gdzie: H0 to spodziewany poziom ekspozycji niechronionego oka, MDE to maksymal-
na dopuszczalna ekspozycja.

Zasadniczą informacją, która określa przydatność filtru do ochrony oczu przed
promieniowaniem laserowym jest jego charakterystyka widmowa, obejmująca zakresy
niebezpiecznego promieniowania laserowego oraz widzialnego. Na rysunku 5.6 za-
prezentowano przykładową charakterystykę widmową filtra AXX stosowanego dla
lasera aleksandrytowego, zakres widmowy (720–830 nm), przepuszczalność światła
widzialnego 33% [12].

   

Rys. 5.6. Charakterystyka widmowa filtra AXX, oraz okulary ochronne [12]



I. HOŁOWACZ, H. PODBIELSKA152

W przypadku laserów pracujących w trybie impulsowym, należy się kierować po-
niższymi zasadami:

1. Ekspozycja dla dowolnego jednego impulsu w obrębie ciągu impulsów nie po-
winna przekraczać MDE dla pojedynczego impulsu.

2. Średnie natężenie promieniowania dla ciągu impulsów o czasie trwania t nie
powinno przekraczać MDE dla pojedynczego impulsu o czasie trwania t.

Dla promieniowania widzialnego czas odpowiedzi oka (mrugnięcie) jest przyjęty ja-
ko czas ograniczający ekspozycję na promieniowanie i wynosi on tg = 0,25 s. W przy-
padku promieniowania poza zakresem widzialnym, czas trwania ekspozycji aproksy-
muje się wartością 10 sekund.

3. Jeżeli częstotliwość repetycji przekracza wartość frep = 1 Hz, MDE dla poje-
dynczego impulsu w ciągu impulsów modyfikuje się zgodnie ze wzorem (10):

41−⋅= NMDEMDE pojimp , (10)

gdzie: N jest liczbą spodziewanych impulsów w ekspozycji, MDEimp – ekspozycja dla
dowolnego jednego impulsu w ciągu, a MDEpoj oznacza MDE dla pojedynczego im-
pulsu. Jeżeli oko zostaje eksponowane na światło laserowe z zakresu UV przynajmniej
dwukrotnie w przeciągu 24 godzin, efekty wywołane pojedynczymi ekspozycjami
mogą się dodawać. Dlatego też wymaga się, aby każda wartość MDE w tym zakresie
widmowym była podzielona przez 2,5 (zakłada się bowiem, że ponowna ekspozycja
może nastąpić w przeciągu jednej doby).
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6.1. Wstęp

Jednym z podstawowych obszarów optoelektroniki są źródła światła, w tym przede
wszystkim lasery. Współczesne lasery generują promieniowanie od dalekiej podczer-

II. Podstawy biofotoniki
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wieni do zakresu rentgenowskiego. Obejmują przyrządy o wielkości pojedynczych
mikrometrów, jakimi są najmniejsze lasery półprzewodnikowe, poprzez mikrolasery
pompowane koherentnie o wyjątkowych charakterystykach emisyjnych i sprawno-
ściach generacji, aż po ogromne wielokanałowe instalacje laserowe wielkości boiska
do piłki nożnej, będące źródłem promieniowania w systemach mikrosyntezy termoją-
drowej. Obecnie lasery są używane praktycznie wszędzie – od gospodarstwa domo-
wego i przedmiotów powszechnego użytku, poprzez medycynę, po zaawansowane
techniki militarne i kosmiczne.

6.2. Podstawy fizyczne działania laserów

6.2.1. Zasada działania lasera

Zasadę działania lasera wyjaśnia rozwinięcie skrótu LASER – Light Amplification
by Stimulated Emission of Radiation, czyli wzmocnienie światła przez wymuszoną
emisję promieniowania (Słowo laser jest akronimem). Wyjątkowość lasera nie doty-
czy sposobu działania czy konstrukcji, ale właściwości światła, jakie urządzenie to
emituje. Jest to bardzo skupiona wiązka światła monochromatycznego, czyli o jednej,
ściśle określonej barwie (długości fali) i wysokim natężeniu [1]. Zagadnienia dotyczą-
ce zasady działania laserów, zostały też omówione w rozdziale 5.

Promieniowanie laserowe jest promieniowaniem optycznym, czyli falą elektroma-
gnetyczną, która ma pewną energię E. Jednostką energii jest dżul [1 J]. Ponieważ
promieniowanie optyczne jest wiązką fotonów, energia promieniowania jest sumą
energii wszystkich fotonów w wiązce laserowej:

( )ff hEE ν⋅∑=∑= , (1)

gdzie:

vf – częstotliwość fotonów, związana z długością fali zależnością 
λ

ν c
f = ,

h – stała Plancka h = 6,63·10–34 [J·s], c – prędkość światła.
Ilość energii E emitowana w jednostce czasu t nosi nazwę mocy promieniowania P:

t
EP = . (2)

Jednostką mocy jest wat [1 W = 1 J/1 s], czyli dżul na sekundę. Jeżeli promienio-
wanie optyczne rozchodzi się w postaci ukierunkowanej wiązki, używa się dodatko-
wych określeń wyrażających wielkość energii lub mocy promieniowania przypada-
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jących na jednostkę powierzchni przekroju poprzecznego wiązki S wyrażonego
w metrach kwadratowych [m2]. W pierwszym przypadku jest to gęstość energii lub
napromienienie H:

S
EH = (3)

wyrażane w dżulach na metr kwadratowy [J/m2].
W drugim przypadku jest to gęstość mocy lub natężenie napromienienia I:

S
PI = (4)

wyrażane w watach na metr kwadratowy [W/m2].
Parametry te są bardzo ważne, gdyż o skuteczności oddziaływania promieniowania

optycznego z tkanką decyduje właśnie gęstość mocy lub energii.
W laserze wykorzystuje się efekty wzajemnego oddziaływania promieniowania

elektromagnetycznego z materią, tzw. ośrodkiem aktywnym, którym może być ciało
stałe, ciecz lub gaz. W wyniku tego oddziaływania zachodzą zjawiska prowadzące do
wzmocnienia i generacji promieniowania. Praca generatora promieniowania (lasera)
polega na wykorzystaniu przejść kwantowych między dyskretnymi poziomami ato-
mów, jonów lub cząsteczek materiału, spełniającego warunki wzmocnienia. Rysu-
nek 6.1a przedstawia tzw. boltzmannowski rozkład obsadzenia poziomów energetycz-
nych. Gdy układ kwantowy, np. zbiór atomów, znajduje się w stanie równowagi
termodynamicznej w temperaturze T, obsadzenie poszczególnych jego poziomów
energetycznych wyznacza zależność:

⎟
⎠
⎞

⎜
⎝
⎛⋅=

kT
ECN i

i exp , (5)

gdzie:
Ni – liczba atomów o energii Ei,
k – stała Boltzmanna,
C – stała charakterystyczna dla danego układu kwantowego.
Na osi poziomej na rys. 6.1 przedstawiono liczbę atomów Ni, a na osi pionowej -

najbardziej prawdopodobną energię Ei, jaką mają te atomy; przy czym E3 > E2 > E1.
Oznacza to, że najliczniej obsadzone są poziomy energetyczne o najniższej energii.
W wyniku pobudzenia ośrodka aktywnego (np. lampą wyładowczą, silnym polem
elektrycznym, innym laserem) dochodzi do wzbudzenia atomów tego ośrodka do wyż-
szego poziomu energetycznego. Więcej atomów znajduje się w stanie wzbudzonym E2

niż w podstawowym E1 (przed wzbudzeniem), co z kolei daje efekt tzw. inwersji ob-
sadzeń. Stan ten to stan niestabilny. Wzbudzony ośrodek aktywny może powrócić do
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stanu podstawowego w wyniku przejścia promienistego (z emisją fotonu) lub przejścia
bezpromienistego (zderzenia między atomami).

a) Rozkład obsadzenia poziomów energetycznych
układu kwantowego w stanie niewzbudzonym.
Najliczniej obsadzone są poziomy energetyczne

o najniższej energii

b) Rozkład obsadzenia poziomów energetycznych
układu kwantowego w stanie wzbudzonym.

Wynikiem pobudzenia jest inwersja obsadzeń;
więcej atomów znajduje się w stanie wzbudzonym

(N2, N3) niż w stanie podstawowym (N1)

Rys. 6.1. Poziomy energetyczne układu kwantowego w stanie niewzbudzonym (a)
oraz w stanie wzbudzonym (b) (według [2])

Emisja fotonu może odbywać się w sposób spontaniczny lub wymuszony (stymu-
lowany) pod wpływem padającego promieniowania elektromagnetycznego. Jeżeli na
ośrodek aktywny znajdujący się w stanie inwersji obsadzeń będzie oddziaływać dalej

promieniowanie o częstotliwości 
h

EE 12 −
=ν , gdzie h jest stałą Plancka (hν – energia

kwantu promieniowania), to dochodzi do tzw. emisji wymuszonej, gdzie jeden kwant
promieniowania o odpowiedniej energii wyzwala drugi kwant, nie tracąc przy tym
swojej energii. Zamiast jednego kwantu wchodzącego do ośrodka aktywnego, na jego
wyjściu mamy dwa jednakowe kwanty, co oznacza wzmocnienie promieniowania.
Omówioną sytuację wyjaśnia rys. 6.2.

W zależności od rodzaju ośrodka, w którym znajdują się opisane wyżej atomy,
stan inwersji obsadzeń można uzyskać w wyniku dostarczania atomom niezbędnej
energii różnymi metodami, m.in. poprzez pompowanie optyczne (doprowadzenie do
ośrodka promieniowania optycznego, np. z lampy łukowej, błyskowej czy innego
lasera), przepływ prądu przez złącze p-n (w półprzewodnikach) lub przez gaz (wyła-
dowanie elektryczne), wykorzystanie energii wiązań chemicznych (w gazach).
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Układ kwantowy w wyniku pochłonięcia
porcji energii o wartości E = hν

przechodzi ze stanu podstawowego Ei
do stanu wzbudzonego Ei+1;

Ei+1 – Ei = hν

Układ kwantowy znajdujący się
w stanie wzbudzonym o energii Ei+1

przechodzi do stanu podstawowego Ei
z emisją kwantu promieniowania

o energii E = hν

Układ kwantowy znajdujący się
w stanie wzbudzonym o energii Ei+1

po pochłonięciu porcji energii hν
przechodzi do stanu podstawowego Ei

z emisją promieniowania o energii
E = 2hν. Zamiast jednego kwantu

wchodzącego do układu mamy
na jego wyjściu dwa jednakowe

kwanty energii, co oznacza
wzmocnienie promieniowania

Rys. 6.2. Emisja spontaniczna i wymuszona (według [3])

Jeżeli ośrodek zostanie wzbudzony i wytworzona zostanie inwersja obsadzeń,
wówczas promieniowanie rozchodzące się w ośrodku, pochodzące z emisji sponta-
nicznej, wymusi emisję promieniowania o takich samych właściwościach i ulegnie
wzmocnieniu. Na wzmocnienie ma jednak szansę tylko promieniowanie, które biegnie
wzdłuż osi pobudzanego obszaru. Pozostałe szybko wychodzi z ośrodka na zewnątrz.
Proces ten będzie narastał lawinowo w kierunku propagacji promieniowania. Jednak-
że, aby uzyskać duże wzmocnienie promieniowania, ośrodek musiałby być bardzo
długi, co byłoby technicznie niewykonalne. Zastosowano więc tzw. dodatnie optyczne
sprzężenie zwrotne polegające na tym, że ośrodek umieszcza się pomiędzy dwoma
zwierciadłami odbijającymi promieniowanie. Zwierciadła te stanowią tzw. rezonator
optyczny. Promieniowanie rozchodzące się wzdłuż osi po wyjściu z ośrodka odbija się
od zwierciadła i wraca do ośrodka ulegając dalszemu wzmocnieniu. W ten sposób
promieniowanie „krąży” między zwierciadłami, za każdym przejściem ulegając więk-
szemu wzmocnieniu. Jeżeli jedno zwierciadło będzie częściowo transmisyjne, wów-
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czas część energii promieniowania opuści przez nie rezonator w postaci wiązki lase-
rowej. Oczywiście, żeby to nastąpiło, wzmocnienie w rezonatorze musi przewyższać
straty rezonatora (promieniowanie wychodzące z rezonatora uważa się też za stratę).
Zatem dopiero współdziałanie ośrodka, w którym występuje inwersja obsadzeń z re-
zonatorem optycznym, wytwarza wiązkę promieniowania laserowego.

Z powyższego opisu działania lasera wynika, że musi on zawierać materiał aktyw-
ny (ośrodek wzmacniający), źródło wzbudzenia (układ pompujący) i obszar umożli-
wiający wzmocnienie – rezonator.

6.2.2. Właściwości promieniowania laserowego

Foton wygenerowany w wyniku emisji wymuszonej ma ten sam kierunek, jak fo-
ton wymuszający, taką samą częstotliwość i fazę. Są to jednocześnie podstawowe
cechy promieniowania laserowego: kierunkowość, monochromatyczność, koherent-
ność (spójność) i duża gęstość energii.

Promieniowanie jest emitowane przez laser w postaci mało rozbieżnej wiązki w jed-
nym, określonym kierunku, wyznaczonym przez oś rezonatora optycznego. Wiązka
promieniowania ma na ogół małą rozbieżność, to znaczy, że jej średnica nieznacznie
zmienia się w miarę oddalania się od lasera. Miarą rozbieżności wiązki jest kąt rozbież-
ności, który zazwyczaj ma wartość od dziesiątych części stopnia dla laserów gazowych
i na ciele stałym do około 20 stopni dla laserów półprzewodnikowych. Możliwe jest
skupienie wiązki do średnicy do kilku mikrometrów. Ponieważ cała moc promieniowa-
nia zawarta jest w wąskiej wiązce laserowej, można po skupieniu uzyskać bardzo dużą
gęstość mocy promieniowania w ognisku soczewki rzędu 108–1012 W/cm2.

Żadne źródło światła nie emituje promieniowania o jednej długości fali (λ). Pro-
mieniowanie emitowane przez klasyczne źródła światła, takie jak lampy wyładowcze,
żarówki, diody elektroluminescencyjne, nie jest monochromatyczne, tzn. zawiera róż-
ne długości fal. Z widma promieniowania emitowanego przez takie źródło można
wydzielić światło jednobarwne o długościach fal zawartych np. między λ i λ + Δλ,
używając do tego celu odpowiednich przyrządów spektralnych lub filtrów. Jednakże
otrzymane w ten sposób promieniowanie ma małą moc – tym mniejszą, im węższe jest
pasmo Δλ. W przeciwieństwie do termicznych źródeł światła, lasery emitują promie-
niowanie w postaci pojedynczych, bardzo wąskich linii spektralnych, które mogą
osiągnąć szerokość spektralną nawet Δλ = 10–7 nm, przy czym cała energia promie-
niowania jest zgromadzona w tej wąskiej linii. Ułatwia to ogniskowanie wiązki lase-
rowej i osiąganie bardzo małych rozmiarów ogniska.

Promieniowanie laserowe jest koherentne (spójne). Oznacza to, że występuje korelacja
między fazami drgań w różnych punktach przekroju poprzecznego wiązki w tym samym
czasie (spójność przestrzenna) albo między fazami drgań w jednym i tym samym punkcie
przekroju poprzecznego wiązki, ale w różnych momentach czasu (spójność czasowa).
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6.2.3. Typy laserów

Lasery dzielą się ze względu na materiał aktywny i sposób pobudzania. Stan skupienia
ośrodków wzmacniających jest najbardziej ogólnym i najczęściej stosowanym kryterium
podziału laserów. Rysunek 6.3 przedstawia podział laserów ze względu na ośrodek aktyw-
ny i sposób wzbudzania. Stan skupienia materiału aktywnego pozwala wyróżnić lasery:

– gazowe,
– cieczowe,
– na ciele stałym,
– półprzewodnikowe.

Rys. 6.3. Podział laserów ze względu
na ośrodek aktywny

i sposób pobudzania (według [4])
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Rys. 6.4. Widmo fal elektromagnetycznych z zaznaczeniem długości fal
emitowanych przez typowe lasery stosowane w medycynie (według [5, 6])

Rodzaj ośrodka aktywnego decyduje o generowanej długości fali (barwie) promie-
niowania. Znane dziś lasery generują promieniowanie od zakresu tzw. próżniowego
ultrafioletowego (od 150 nm) poprzez zakres widzialny (380–780 nm) do dalekiej
podczerwieni (300 μm).

Z punktu widzenia wartości mocy promieniowania lasery dzielimy na:
– małej mocy (do 5 mW),
– średniej mocy (od 6 do 500 mW),
– dużej mocy (powyżej 500 mW).
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Rysunek 6.4 przedstawia widmo fal elektromagnetycznych z zaznaczeniem długo-
ści fal emitowanych przez typowe lasery stosowane w medycynie, w tym również
w układach diagnostycznych i terapeutycznych w medycynie fotodynamicznej.

W zależności od sposobi zasilania i generacji dzielimy lasery na lasery o działaniu
ciągłym i impulsowe. Z wiązką ciągłą lasera mamy do czynienia wtedy, gdy moc lasera,
mierzona w watach, pozostaje stała (nie zmienia się) przez cały okres jego działania od
włączenia. Rysunek 6.5 ilustruje te dwa sposoby zasilania i jednocześnie pracy lasera.

Praca ciągła lasera

Energia emitowana przez laser

tPE ⋅=
W0,1mW100 ==P

s250=t
J25s250W0,1 =⋅=E

Praca impulsowa lasera
Moc średnia

Pśr = Pimp ⋅ timp ⋅ f

⎥⎦
⎤

⎢⎣
⎡==
s
1

50
11

T
f

s
1

50
1s25W2,0 ⋅⋅=śrP

mW100W1,0 ==śrP

Energia emitowana przez laser

tPE śr ⋅=
s250=t

J25s250W1,0 =⋅=E

Rys. 6.5. Schematyczne przedstawienie dwóch przykładowych
podstawowych sposobów zasilania i pracy lasera (według [7])

Na podstawie rysunku łatwo też zrozumieć definicję dawki energetycznej promie-
niowania (w medycynie dawki terapeutycznej), która jest iloczynem mocy ciągłej
i czasu działania lasera odniesionym do jednostki powierzchni naświetlanej tym pro-
mieniowaniem.

W przypadku lasera ciągłego energia E (w dżulach [J]) emitowana przez laser
określana jest jako iloczyn mocy ciągłej promieniowania P (w watach [W]) i czasu
emisji promieniowania t (w sekundach [s]):

tPE ⋅= . (6)
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W przypadku lasera impulsowego, aby określić jego dawkę energetyczną trzeba
znać trzy parametry: moc w impulsie Pimp (moc szczytową), szerokość impulsu timp
(czas trwania impulsu) i liczbę pojedynczych impulsów emitowanych w ciągu 1 se-
kundy, czyli częstotliwość powtarzania impulsów f, która jest odwrotnością czasu T
pomiędzy początkami dwóch kolejnych impulsów. Mnożąc te trzy parametry, otrzy-
mujemy tzw. średnią moc promieniowania Pśr:

.ftPP impimpśr ⋅⋅= (7)

Energia E (w dżulach [J]) emitowana przez laser impulsowy określana jest jako
iloczyn mocy średniej ciągu impulsów Pśr (w watach [W]) i czasu emisji t (w sekun-
dach [s]):

tPE śr ⋅= . (8)

6.2.4. Przegląd laserów

6.2.4.1. Laser helowo-neonowy

Laser helowo-neonowy (He-Ne) należy do laserów gazowych – atomowych.
Ośrodkiem czynnym w tym laserze są atomy neonu, a atomy helu stanowią tzw. gaz
buforowy. Mieszanina tych gazów znajdująca się w rurze szklanej jest pobudzana
wyładowaniem elektrycznym. Podczas wyładowania w gazie na skutek zderzeń elek-
tronów zostają wzbudzane głównie atomy helu. Atomy te przechodzą przy tym
do poziomów wzbudzonych, które pokrywają się z poziomami wzbudzonymi atomów
neonu. W wyniku zderzeń między wzbudzonymi atomami helu i atomami neonu na-
stępuje pompowanie atomów neonu ze stanu podstawowego do stanu wzbudzonego.
W ten sposób zostaje osiągnięta inwersja obsadzeń między poziomami 3s i 2s a po-
ziomami 3p i 2p atomów neonu, energetycznie niższymi.

Atomy helu służą więc tylko do selektywnego przenoszenia energii od rucho-
mych elektronów do mogących wywołać akcję laserową atomów neonu. Opróż-
nienie dolnych poziomów laserowych dokonuje się na skutek spontanicznego
przejścia promienistego do metastabilnego poziomu 1s neonu, a przejścia do stanu
podstawowego dokonują się w wyniku zderzeń atomów neonu ze ścianką rury
laserowej.

Na rysunku 6.6 zobrazowano przejścia laserowe, możliwe do realizacji w laserze
He-Ne. Najsilniejszą emisję uzyskuje się dla długości fali 632,8 nm, która jest wyko-
rzystywana w układach terapeutycznych do wzbudzania reakcji fotodynamicznej
z pochodnymi hematoporfiryny.

Maksymalne moce wyjściowe osiągane w laserze He-Ne wynoszą ok. 100 mW dla
rury laserowej o długości 2 m. Stosowane są również układy zbudowane z kilku
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mniejszych rur laserowych (np. 20 mW, długość rury ok. 80 cm), w których moce
poszczególnych wiązek laserowych są sumowane do wartości 100÷200 mW za pomo-
cą systemu pryzmatów lub w wyniku zastosowania soczewki skupiającej.

Rys. 6.6. Schemat poziomów energetycznych lasera He-Ne (według [8])

6.2.4.2. Laser argonowy

Laser argonowy (Ar+) należy do laserów gazowych – jonowych. Ośrodkiem czyn-
nym w tym laserze są zjonizowane atomy argonu. W przeciwieństwie do lasera He-
Ne, w laserze argonowym atomy aktywne są wzbudzane w stanie zjonizowanym.

Jonizacja i wzbudzanie atomów argonu mają miejsce podczas wyładowania łukowe-
go na skutek zderzeń z elektronami. Górny poziom laserowy jest bezpośrednio obsadzo-
ny przez przejścia promieniste z wyższych wzbudzanych poziomów (patrz rys. 6.7).
Dolny poziom jest opróżniany przez przejścia optyczne w ultrafiolecie oraz przez re-
kombinację. Laser argonowy generuje na ogół kilka długości fal jednocześnie, gdyż są
możliwe różne przejścia między poziomami laserowymi. Całkowita moc rozkłada się na
poszczególne długości fal w następujących (w przybliżeniu) proporcjach: 488,0 nm
– 55%, 514,5 nm – 30%, 496,5 nm – 8%, inne długości fal – 7%.

W czasie pracy lasera w zależności od warunków pobudzania, występują nieznacz-
ne fluktuacje w rozkładzie mocy wiązek poszczególnych generowanych długości fal.
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Emitowane długości fal można wybrać wewnątrz lub na zewnątrz rezonatora za po-
mocą pryzmatu lub siatki dyfrakcyjnej.

Rys. 6.7. Schemat poziomów energetycznych lasera argonowego (na podstawie [9])

Moc wyjściowa lasera zależy od natężenia prądu i średnicy rury. Wymagane w tym
przypadku wyładowanie łukowe i duże gęstości prądu stanowią o złożoności kon-
strukcyjnej tego lasera. Technologia wykonania rury wyładowczej lasera argonowego,
na skutek dużego obciążenia prądowego, stwarza wiele trudności, co ma wpływ na
duży koszt tego lasera. Moce wyjściowe komercyjnie dostępnych laserów argonowych
wynoszą od kilku do kilkunastu watów.

6.2.4.3. Laser kryptonowy

Laser kryptonowy (Kr+), podobnie jak laser argonowy, należy do laserów gazo-
wych – jonowych. Ośrodkiem czynnym w tym laserze są zjonizowane atomy krypto-
nu. Laser kryptonowy ma zupełnie podobne wymagania co do warunków wzbudzania,
jak laser argonowy i umożliwia generację wielu długości fal, z których najintensyw-
niejsze to: 406,7 nm, 461,9 nm, 647,1 nm, 676,5 nm.

W wielu handlowych typach laserów stosuje się mieszaninę argonu i kryptonu, tak
że jest możliwa praca kombinowana na odpowiednich przejściach laserowych.

W metodzie fotodynamicznej lasery kryptonowe stosowane są w układach diagno-
stycznych (λ = 406,7 nm) oraz w układach terapeutycznych (λ = 647,1 nm) do wzbu-
dzenia m.in. pochodnych chlorofilu i ftalocyjanin.
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6.2.4.4. Laser helowo-kadmowy

Laser helowo-kadmowy He-Cd należy do grupy laserów jonowych. W porównaniu
do omawianych wcześniej laserów jonowych gazowych ma tę zaletę, że jego plazma
ma stosunkowo niską temperaturę, tak że dużo łatwiejsze do rozwiązania są problemy
technologiczne.

Podobnie, jak w przypadku lasera He-Ne, przenoszenie energii z wyładowania
w gazie do aktywnych atomów kadmu odbywa się przez atomy helu, chociaż wystę-
puje również, w niewielkim stopniu, wzbudzenie jonów Cd wskutek zderzeń z elek-
tronami. Jak pokazano na rys. 6.8, atomy helu wzbudzone do stanów metastabilnych
(23s lub 21s), za pomocą zderzeń elektronowych, oddają swoją energię atomom kadmu
w stanie podstawowym. Atomy kadmu są przy tym jonizowane i wzbudzane do po-
ziomu 5s2 jonu kadmu.

Możliwe są trzy przejścia laserowe, którym odpowiada generacja promieniowania
o długościach fal: 325,0 nm, 354,0 nm i 441,6 nm. Opróżnienie dolnych poziomów
laserowych dokonuje się w wyniku przejść promienistych.

Rys. 6.8. Schemat poziomów energetycznych lasera He-Cd (na podstawie [8])

Specyficznym problemem laserów He-Cd i innych laserów jonowych na parach
metali jest uzyskanie stałej w czasie i możliwie jednorodnej na całej długości rury
koncentracji par metalu. Aby otrzymać stałe ciśnienie par metalu, należy utrzymywać
dokładnie stałą temperaturę rury laserowej i ogrzewanego zbiornika z metalem.
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6.2.4.5. Laser na parach złota

Laser na parach złota należy do grupy laserów gazowych, w których ośrodkiem ak-
tywnym są pary złota w stanie atomowym. Inwersję obsadzeń w ośrodku aktywnym uzy-
skuje się poprzez impulsowe wyładowanie elektryczne w mieszaninie par złota i gazu
buforowego (hel lub neon), który stabilizuje wyładowanie. Laser ten należy do grupy
określanej mianem laserów „cyklicznych” na parach metali. Lasery „cykliczne” pra-
cują w reżimie impulsowym, który wynika z krótkiego czasu życia poziomu wzbudzo-
nego (kilkaset ns); typowe częstotliwości powtarzania impulsów zawarte są w prze-
dziale 2–20 kHz, przy czasach trwania impulsów od 10 do 60 ns.

Moce wyjściowe handlowych laserów na parach złota generujących promienio-
wanie o długości fali 627,8 nm wynoszą do 10 W przy chłodzeniu wodnym. Przy
chłodzeniu powietrznym – do 1,5 W. Czas życia rury wyładowczej wynosi powyżej
300 godzin dla każdego napełnienia metalem

Jak pokazano na rys. 6.9, atomy złota w wyniku zderzeń z elektronami powstałymi
w wyniku wyładowania łukowego (wzbudzenie zderzeniowe), zostają wzbudzone do
stanów 2P3/2 i 2P1/2. Możliwe są dwa przejścia laserowe ze stanów wzbudzonych do
dwóch poziomów metastabilnych, którym odpowiada generacja promieniowania o dłu-
gościach fal: 312,2 nm (ultrafiolet) i 627,8 nm (linia czerwona). Z poziomów metasta-
bilnych atomy złota wracają do poziomu podstawowego w wyniku objętościowej dez-
aktywacji i dyfuzji.

Rys. 6.9. Schemat poziomów energetycznych lasera na parach złota (na podstawie [10])
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6.2.4.6. Lasery barwnikowe

Lasery barwnikowe są laserami, w których ośrodkiem aktywnym jest barwnik or-
ganiczny rozpuszczony najczęściej w metanolu lub etanolu. Roztwór barwnika znaj-
dujący się w specjalnej kuwecie, pobudzony np. lampą błyskową lub laserem fluory-
zuje, a jeśli znajdzie się pomiędzy dwoma zwierciadłami rezonatora optycznego, może
zostać zainicjowana akcja laserowa.

Cząsteczki barwników organicznych mają złożoną strukturę, z wieloma możli-
wościami drgań między poszczególnymi atomami i grupami atomów. Stąd na sche-
macie poziomów energetycznych (patrz rys. 6.10) na poziomy elektronowe S0, S1, ...
nakłada się duża liczba poziomów oscylacyjnych, między którymi dochodzi do wy-
miany energii przez szybkie przejścia relaksacyjne. W wyniku pompowania optyczne-
go, najczęściej z wykorzystaniem laserów impulsowych (azotowy, ekscymerowy,
argonowy, II harmoniczna Nd:YAG) lub laserów ciągłego działania (argonowy,
miedziowy), może być osiągnięta inwersja obsadzeń między górnymi poziomami
oscylacyjnymi elektronowego stanu podstawowego S0 a dolnymi wzbudzonymi po-
ziomami elektronowymi S1.

Rys. 6.10. Uproszczony schemat poziomów energetycznych
lasera barwnikowego (według [11]

Cechą charakterystyczną laserów barwnikowych jest możliwość płynnego prze-
strajania długości fali, zarówno w laserach ciągłego działania, jak i impulsowych.
Przestrajanie może odbywać się za pomocą siatek dyfrakcyjnych lub pryzmatów.

Na rysunku 6.11 zilustrowano przykładowo zakresy generacji i osiągane moce
wyjściowe lasera barwnikowego CR-599-21 firmy COHERENT z różnymi barwni-
kami pompowanymi laserem argonowym INNOVA 200-10.
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Rys. 6.11. Krzywe generacji lasera barwnikowego CR-599-21 firmy COHERENT

W metodzie fotodynamicznej lasery barwnikowe ze względu na możliwość szero-
kiego przestrajania generowanej długości fali (praktycznie od 360 do 800 nm), są
uniwersalnymi źródłami promieniowania w układach diagnostycznych do wzbudzenia
fluorescencji barwników endo- i egzogennych oraz w układach terapeutycznych do
wzbudzenia reakcji fotodynamicznej praktycznie wszystkich fotosensybilizatorów.

6.2.4.7. Laser azotowy

Laser azotowy jest przykładem lasera gazowego molekularnego. Inwersję obsa-
dzeń w tym laserze realizuje się w impulsowym wyładowaniu elektrycznym na przej-
ściach między stosunkowo wysoko położonymi wzbudzonymi poziomami elektrono-
wymi cząsteczki azotu N2. Laser azotowy pracuje w zakresie ultrafioletu, najczęściej
generuje długość fali 337 nm. Czas trwania impulsu wynosi zwykle od 5 do10 ns,
energia wyjściowa kilka mJ i częstotliwość generacji od 50 do 100 Hz.

W metodzie fotodynamicznej lasery azotowe stosowane są w układach diagno-
stycznych do wzbudzenia autofluorescencji oraz jako źródło wzbudzenia laserów
barwnikowych stosowanych w układach diagnostycznych i terapeutycznych.

6.2.4.8. Lasery ekscymerowe

Lasery ekscymerowe są laserami gazowymi molekularnymi, w których ośrodek
aktywny pod stosunkowo wysokim ciśnieniem w postaci niestabilnego związku jonów
(tzw. ekscymerów – (ang. excimers)) powstaje w wyniku wyładowania elektrycznego
lub oddziaływania z wiązką elektronów w gazie.



6. Przegląd laserów 169

Ekscymer charakteryzuje się tym, że nie istnieje w stanie podstawowym. Do naj-
bardziej efektywnych laserów ekscymerowych zaliczyć można lasery kryptonowo-
fluorowe KrF (λgen = 248 nm), lasery ksenonowo-chlorowe XeCl (λgen = 308 nm),
argonowo-fluorowe ArF (λgen = 193 nm). Lasery te emitują impulsy promieniowania
o czasie trwania od 10 do 300 ns, o energii do ok. 0,3 J z częstotliwością powtarzania
generacji do 100 Hz. Do zalet tych laserów należy wysoka sprawność; rzędu 10%,
długość generowanej fali (ultrafiolet), duża moc generacji i możliwość przestrajania.
Lasery ekscymerowe stosowane są do pompowania laserów barwnikowych, a także
w oftalmologii.

6.2.4.9. Lasery SHG Nd:YAG

Laser Nd:YAG jest laserem zbudowanym na ciele stałym, w którym materiałem
aktywnym jest kryształ granatu itrowo-aluminiowego (YAG – Yttrium Aluminium
Garnet) domieszkowany jonami neodymu Nd3+. Laser ten generuje promieniowanie
podczerwone o długości fali 1064 nm. W wyniku oddziaływania tego promieniowania
z kryształem nieliniowym, przy spełnieniu określonych warunków fazowych, zacho-
dzi proces generacji II harmonicznej (SHG – Second Harmonic Generation) i na wyj-
ściu rezonatora z kryształem nieliniowym otrzymuje się promieniowanie o długości
fali 532 nm.

Często lasery SHG Nd:YAG nazywane są laserami KTP/532, ze względu na nazwę
najczęściej stosowanego kryształu, w którym zachodzi, z wysoką wydajnością, kon-
wersja promieniowania podczerwonego na światło zielone.

Lasery SHG Nd:YAG w metodzie fotodynamicznej są stosowane do pompowania
laserów barwnikowych i niektórych laserów przestrajalnych z ciałem stałym (laser na
szafirze tytanowym, laser forsterytowy). Mogą być również stosowane w układach
terapeutycznych do naświetlania powierzchniowych nowotworów.

6.2.4.10. Lasery półprzewodnikowe i diody elektroluminescencyjne

W wyniku przepływu prądu elektrycznego (strumienia elektronów) przez złącze p-n
na granicy dwóch obszarów półprzewodnika o różnym stopniu domieszkowania (ob-
szar n – nadmiar elektronów, obszar p – niedomiar elektronów), zachodzi generacja
promieniowania. Zjawisko to nazywane jest elektroluminescencją. Elektroluminescencja
złącza p-n bezpośrednio wykorzystywana jest w diodach LED, które w zależności od
charakterystyk materiałowych półprzewodników tworzących złącze p-n (rodzaj mate-
riału, rodzaj domieszki, stopień domieszkowania itp.), generują promieniowanie od
ok. 500 nm do ok. 30 μm.

Aby powstała akcja laserowa na złączu p-n, konieczne jest zastosowanie układu
zwierciadeł tworzących rezonator. W laserze półprzewodnikowym rolę zwierciadeł
pełnią dwie wypolerowane ściany kryształu półprzewodnika prostopadłe do płaszczy-
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zny złącza. Wiązka promieniowania laserowego powstaje w złączu, prostopadle do
wypolerowanych ścian. W niektórych wypadkach funkcję zwierciadeł spełniają natu-
ralne ściany kryształu, doskonale równoległe i gładkie. Zalety lasera półprzewodni-
kowego są następujące:

a) może być łatwo i wygodnie wzbudzany prądem elektrycznym, a tym samym
łatwo modulowany,

b) wykazuje wysoką wydajność kwantową, można uzyskać dużą sprawność kon-
wersji energii elektrycznej w promienistą,

c) długość fali generowanego promieniowania może być zmieniana poprzez zmia-
nę prądu zasilania,

d) ma małe wymiarami i masę, niskie napięcie zasilania, wysoką niezawodność
i trwałość.

Jedną z niedogodności promieniowania emitowanego przez lasery półprzewodni-
kowe jest rozkład poprzeczny generowanej wiązki. Jest ona bardziej rozbieżna w po-
równaniu do innych laserów. Zwykle w jednej płaszczyźnie rozbieżność jest większa,
co wynika z kształtu i wymiarów poprzecznych generującego złącza p-n, stąd też
owalny rozkład poprzeczny promieniowania tych laserów, który czasem wymaga ko-
rekcji za pomocą specjalnych układów optycznych.

Przez odpowiedni dobór półprzewodników można generować promieniowanie
w zakresie widzialnym (635 nm, 670 do 690 nm), w bliskiej podczerwieni (780 do
960 nm), w średniej i dalekiej podczerwieni (do 12 μm) [12].

6.2.4.11. Lasery przestrajalne na ciele stałym

Materiałem aktywnym laserów przestrajalnych na ciele stałym są kryształy
domieszkowane jonami metali o charakterystycznych właściwościach, wynikają-
cych z ich struktury atomowej. Są to zwykle jony chromu Cr, tytanu Ti lub kobaltu
Co, a więc metali z niezapełnionymi wewnętrznymi powłokami elektronowymi,
wskutek czego w wyniku oddziaływania takich jonów z polem elektrycznym sieci
krystalicznej następuje rozszczepienie poziomów energetycznych. Na schemacie
poziomów energetycznych, który przypomina strukturę poziomów kwantowych
barwników, na stany elektronowe nakłada się duża liczba poziomów oscylacyj-
nych, między którymi dochodzi do wymiany energii przez szybkie przejścia relak-
sacyjne.

W wyniku pompowania optycznego, najczęściej z wykorzystaniem laserów, mo-
że być osiągnięta inwersja obsadzeń. Materiały te charakteryzują się szerokim wid-
mem luminescencji i mogą generować dowolną długość fali. Wynika stąd możli-
wość płynnego przestrajania generowanej długości fali. Przestrajanie może odbywać
się za pomocą siatek dyfrakcyjnych lub pryzmatów. Na rysunku 6.12 zilustrowano
zakresy generacji niektórych laserów przestrajalnych z ciałem stałym.



6. Przegląd laserów 171

Rys. 6.12. Obszary generacji promieniowania
przez niektóre przestrajalne lasery na ciele stałym (na podstawie [13])

Praktyczne zastosowanie lasery przestrajalne znalazły w fotodynamicznej meto-
dzie leczenia PDT, szczególnie laser tytanowy z szafirem tytanowym Al2O3:Ti3+

i laser forsterytowy z forsterytem Mg2SiO4:Cr4+. Zakresy długości fal 700 do 1200 nm
lasera Al2O3:Ti3+ i 1150 do 1350 nm lasera Mg2SiO4:Cr4+, można znacznie rozszerzyć,
wykorzystując oddziaływanie generowanego przez te lasery promieniowania z krysz-
tałami nieliniowymi i generację II harmonicznej tego promieniowania, czyli długości
fal 350 do 600 nm w przypadku lasera tytanowego i 575 do 675 nm w przypadku lase-
ra forsterytowego.

6.2.4.12. Lasery kaskadowe

Kwantowe lasery kaskadowe (ang. quantum cascade laser, QCL) stanowią nową
klasę unipolarnych laserów półprzewodnikowych, których działanie oparte jest na
przejściach wewnątrzpasmowych. W odróżnieniu od klasycznych laserów półprze-
wodnikowych, wykorzystujących przejścia międzypasmowe, długość fali emitowane-
go przez nie promieniowania praktycznie nie zależy od materiału, z którego są wyko-
nane, a jedynie od geometrii wnęk kwantowych, stanowiących obszar czynny.
Pozwala to generację szerokiego spektrum długości fal od bliskiej poprzez średnią do
dalekiej podczerwieni, za pomocą struktur wytwarzanych na bazie materiałów GaAs
i InP, których technologia wytwarzania jest doskonale opanowana.

Kaskadowa natura generacji promieniowania pozwala na powielanie fotonów i po-
tencjalnie umożliwia uzyskanie dużych mocy. Z kolei obecność tylko jednego rodzaju
nośników (elektronów) eliminuje większość niekorzystnych procesów rekombinacji
niepromienistej. Listę zalet laserów kaskadowych zamyka ich sub-pikosekundowa
szybkość działania wynikająca z ultraszybkiej dynamiki przejść wewnątrzpasmowych.
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Lasery kaskadowe są idealnym źródłem promieniowania w układach detekcji zanie-
czyszczeń gazowych, spektroskopii molekularnej i systemach telekomunikacji w swo-
bodnej przestrzeni. Można również myśleć o ich zastosowaniach w medycynie, do
wczesnego wykrywania skażeń i substancji biologicznych. Na rysunku 6.13 pokazano
czuły analizator metanu z wykorzystaniem lasera kaskadowego o długości fali 7,85 μm.
i komórki wielokrotnych przejść.

Rys. 6.13. Konstrukcja analizatora metanu na poziomie sub-ppm
z wykorzystaniem lasera kaskadowego i komórki wielokrotnych przejść

6.3. Kierunki rozwoju laserów

6.3.1. Niebieska optoelektronika

Konstrukcja pierwszej niebieskiej diody elektroluminescencyjnej w 1992 roku za-
początkowała „niebieską rewolucję” w optoelektronice. Osiągnięcie to pozwoliło na
przełamanie ostatniej bariery na drodze do uzyskania kompletu barw światła emito-
wanego przez przyrządy półprzewodnikowe. Budowa pierwszego niebieskiego lasera
przez Shuji Nakamurę w 1996 roku oraz opracowanie miniaturowych komercyjnych
laserów umożliwiło wielokrotne zwiększenie gęstości zapisu informacji, a także stwo-
rzyło podstawy do opracowania energooszczędnych źródeł światła, projektorów i wy-
świetlaczy opartych na technice półprzewodnikowej.

Termin „niebieska optoelektronika” obejmuje wszystkie przyrządy i urządzenia
optoelektroniczne konstruowane na bazie nowego systemu półprzewodników
InN-GaN-AIN [12]. Kluczowym materiałem w tym systemie jest azotek galu, GaN.
Zbudowanie pierwszego na świecie lasera niebieskiego otwiera perspektywy rozwoju
nowych przyrządów niebieskiej optoelektroniki, a wśród nich przyrządów półprze-
wodnikowych emitujących koherentne światło w zakresie od 360 do 480 nm, jakimi są
niebieskie diody laserowe. Zakres zastosowań niebieskich diod laserowych jest bardzo
szeroki i obejmuje optyczny zapis informacji (możliwość zapisania do ok. 20 GB in-
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formacji), pamięci holograficzne lub wielowarstwowe płyty DVD, techniki szybkiego
druku, projekcyjną telewizję laserową, technologie spektroskopowe stosowane w me-
dycynie, monitoringu zanieczyszczeń, systemach bezpieczeństwa chemicznego i bio-
logicznego, termografię laserową.

„Światło niebieskie” (400–500 nm) jest wykorzystywane w diagnostyce i terapii
nowotworów i stanów przednowotworowych metodą fotodynamiczną jako źródło
światła do naświetlania tkanki powierzchniowej.

Niebieski laser półprzewodnikowy ma również zastosowanie w optoelektronicz-
nym systemie detekcji śladowych obecności dwutlenku azotu, która określana była na
podstawie czasu zaniku natężenia promieniowania magazynowanego we wnęce
optycznej. Detektory AlGaN wykorzystano przy opracowaniu przepływowego mier-
nika stężenia ozonu w wodzie. Jest to bardzo precyzyjne narzędzie wykrywania
i oznaczania stężenia ozonu, które umożliwia pełną automatyzację pomiaru, jedno-
znaczność wyników, możliwość dokonywania pomiarów bez konieczności pobierania
próbki. Na rysunku 6.14 pokazano przepływowy miernik ozonu, w którym wykorzy-
stano detektory AlGaN typu SOLAR BLIND umożliwiający pomiar w zakresie stężeń
od 0 do 2 ppm z rozdzielczością 0,01.

Rys. 6.14. Przepływowy miernik ozonu
z detektorem AlGaN typu Solar Blind

W oparciu o „niebieskie źródła światła” powstał pierwszy produkt dla stomato-
logii umożliwiający wykrywanie próchnicy w jej bardzo wczesnym stadium na po-
wierzchniach gładkich i w bruzdach. Pod wpływem światła emitowanego przez lam-
pę diagnostyczną, miejsca występowania zmian próchnicowych świecą w kolorze
różowym. W ten sposób można wykryć również mikroprzecieki bakteryjne wokół
nieszczelnych wypełnień. Nadaje się również do monitorowania skuteczności lecze-
nia próchnicy.

6.3.2. Mikrolasery

Wykorzystanie w układach pompowania wysokosprawnych, półprzewodnikowych
diod laserowych stwarza możliwość znacznego zmniejszenia wymiarów ośrodka
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czynnego i długości optycznej rezonatora. Pozwala to na praktyczną realizację, pro-
stego w konstrukcji, lasera jednoczęstotliwościowego – mikrolasera.

Główne obszary zastosowań opracowanych mikrolaserów, to nowa generacja dal-
mierzy laserowych z odbiorem bezpośrednim i podszumowym, systemy laserowe do
układów wskazywania celów oraz urządzenia detekcji koherentnej stosowane m.in.
w radarach laserowych. Opracowanie mikrolaserów generujących promieniowanie
„bezpieczne dla oka” tworzy ponadto bazę podzespołów urządzeń i systemów stoso-
wanych w metrologii, automatyce, medycynie i ochronie środowiska.

Pod koniec lat osiemdziesiątych pojawił się termin „eye-safe lasers”, czyli lasery
„bezpieczne dla wzroku”. Wprowadzono nową generację dalmierzy laserowych z na-
dajnikami emitującymi promieniowanie o długości fali około 1,5 μm [14, 15]. Dłu-
gość fali 1,5 μm jest uważana, że jest bezpieczna przy bezpośrednim patrzeniu w wiąz-
kę przy gęstościach energii 100 razy większych niż dla 10,6 μm (laser CO2), oraz
2⋅105 razy większych niż przy długości fali 1,06 μm (laser YAG:Nd3+) [16, 17].

Na początku lat dziewięćdziesiątych po raz pierwszy zastosowano do generacji
promieniowania laserowego o długości fali 1,5 μm szkło fosforanowe erbowo-
-iterbowe [18]. Układy laserowe z tym materiałem aktywnym znalazły różne prak-
tyczne zastosowania [19, 20]. Wadą szkła fosforanowego jest niska odporność ter-
miczna i mechaniczna, dlatego trwają poszukiwania nowych, bardziej odpornych
matryc szklanych a także ośrodków krystalicznych. W przypadku kryształów stoso-
wanych w układach generacji promieniowania bezpiecznego dla oka, najczęściej sto-
sowanymi domieszkami aktywnymi są jony Er3+ oraz Cr4+ [21, 22].

Z przeprowadzonych badań wynika, że efektywnym ośrodkiem krystalicznym do bu-
dowy laserów „bezpiecznych dla oka” może być monokryształ KGW:Er3+, Yb3+(1% Er3+,
5% Yb3+) generujący promieniowanie o długości fali λ = 1535 nm.

Zainteresowanie mikrolaserami „bezpiecznymi dla oka” wynika z korzystnych
charakterystyk propagacyjnych promieniowania z zakresu powyżej 1,5 μm w róż-
nych ośrodkach. Dla długości fali 1,55 μm występuje minimum absorpcji kwarco-
wych włókien światłowodowych, w zakresie 1,5–2 μm transmisja atmosfery jest
najwyższa, natomiast pochłanianie ośrodków biologicznych i niektórych zanie-
czyszczeń atmosfery bardzo silne. W związku z tym potencjalne zastosowania lase-
rów generujących promieniowanie „bezpieczne dla oka” obejmują takie obszary, jak
telekomunikacja, radary optyczne, pomiary odległości, zdalna detekcja zanieczysz-
czeń i medycyna [23].

6.3.3. Lasery włóknowe

Lasery włóknowe są źródłami promieniowania o właściwościach znacznie odbie-
gających od klasycznych laserów ciała stałego. Typowe długości światłowodu stoso-
wanego do budowy lasera włóknowego zawierają się w przedziale od 50 cm (foto-
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niczne włókna do źródeł promieniowania typu „supercontinuum”) do około 50 m (la-
sery włóknowe średniej i dużej mocy w wersji jednostopniowej). Większość proce-
sów technologicznych realizowana jest za pomocą laserów o mocy do ok. 1 kW.
W przypadku ekstremalnych wymagań – jak. np. zgrzewanie stali i stopów alumi-
nium, oraz zdalne zgrzewanie blach (np. na liniach produkcyjnych w motoryzacji)
– wymagania co do jakości wiązki, ale na znacznie wyższym poziomie mocy, są no-
minalnie niższe [24].

6.3.4. Lasery hybrydowe

Obszar średniej i bliskiej podczerwieni obejmujący zakres promieniowania
optycznego w zakresie od 2 do 12 μm jest jednym z najaktywniejszych obszarów prac
badawczych w technice laserowej początku XXI wieku. Zainteresowanie tym obsza-
rem wynika między innymi z tego, że współczesne technologie bezpieczeństwa i mo-
nitoringu środowiska korzystają z tego zakresu ze względu na występowanie w nim
linii widmowych charakterystycznych dla wielu związków organicznych i biologicz-
nych. Do sondowania atmosfery w celu wykrycia i rozpoznania skażeń, oceny składu
atmosfery, pomiaru wilgotności, zawartości dwutlenku węgla, węglowodorów nie-
zbędne jest stosowanie impulsowych wiązek laserowych o długościach fali dostrojo-
nych do konkretnych linii absorpcyjnych. Zakres widmowy średniej podczerwieni
wykorzystywany jest również w badaniach materiałowych i chemicznych. Ponadto,
zakres widmowy w obszarze do 1,4 do 2,2 μm ma szczególne znaczenie i liczne zasto-
sowania zarówno w życiu cywilnym, jak i technice wojskowej, ze względu na od-
działywanie promieniowania o tych długościach fal na wzrok ludzki. Jest to tak zwany
zakres bezpieczny dla wzroku (ang. eye-safe region). W obszarze średniej podczer-
wieni nie są powszechnie dostępne wydajne półprzewodnikowe źródła promieniowa-
nia. Warto zwrócić uwagę, że pasmo widma „bezpieczne dla wzroku” ma bardzo
ważne właściwości propagacyjne w atmosferze. Dla długości fal powyżej 2 μm trans-
misja atmosfery jest bardzo duża, natomiast pochłanianie przez parę wodną czy wy-
brane ośrodki biologiczne i zanieczyszczenia atmosfery jest bardzo silne. Z tego
względu, a także z uwagi na możliwość wykrycia chmur (dużego stężenia pary wod-
nej) poszukiwano laserów generujących promieniowanie o długościach fal z zakresu
od 2 do 2,2 μm, którym odpowiada dość znaczna absorpcja w atmosferze. Promienio-
wanie takie nie jest szkodliwe dla oczu, a dość silna absorpcja uniemożliwiająca głę-
boką penetrację, bardzo rozszerza gamę różnych (m.in. medycznych) zastosowań.
Potencjalne zastosowania laserów generujących promieniowanie „bezpieczne dla
wzroku” obejmują takie obszary techniki, jak: telekomunikacja, radary optyczne, po-
miary odległości, zdalna detekcja zanieczyszczeń.

Radary laserowe (lidary) emitujące promieniowanie o długości fali 2 μm używane
są do obserwacji rozpraszania na aerozolach zawieszonych w atmosferze oraz w lot-
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nictwie do rejestracji wirów i prądów powietrznych w okolicach wież kontrolnych.
Mogą również stanowić wyposażenie samolotów, aby informować pilota o zmianie
kierunku wiatru [24].

6.3.5. Lasery światłowodowe

Światłowodowe źródła promieniowania koherentnego stają się atrakcyjną alterna-
tywą dla dotychczas stosowanych, tradycyjnych laserów na ciele stałym. W ostatnich
latach zaobserwować można wzrost oferowanych mocy wyjściowych i coraz po-
wszechniejsze stosowanie światłowodowych laserów średniej i dużej mocy w wielu
dziedzinach przemysłu. Głównym powodem intensywnych prac prowadzonych nad
rozwojem tej dziedziny są bardzo dobre właściwości termo-optyczne ośrodka czynne-
go, w znacznym stopniu przewyższające właściwości ośrodków czynnych stosowa-
nych w klasycznych laserach na ciele stałym. Laser światłowodowy zbudowany na
bazie jednomodowego włókna domieszkowanego jonami pierwiastków ziem rzadkich
(neodym, iterb, erb itd.) charakteryzuje się ponadto doskonałymi parametrami geome-
trycznymi wiązki laserowej, a szerokie pasmo wzmocnienia (rzędu kilku do kilkudzie-
sięciu nm) pozwala uzyskiwać pracę impulsową z ultrakrótkimi impulsami (poniżej
100 fs).

Światłowodowe źródła średniej i dużej mocy mogą być realizowane na dwa głów-
ne sposoby. Pierwszy z nich, klasyczny, polega na budowie lasera światłowodowego
dużej mocy. Taka konstrukcja stanowi naturalne rozwinięcie idei budowy laserów na
ciele stałym i doskonale sprawdza się w przypadku budowy źródeł pracy ciągłej. Lase-
ry impulsowe wymagają najczęściej stosowania elementów optyki objętościowej, co
utrudnia budowę układów całkowicie światłowodowych, duże gęstości energii we
włóknie powodują występowanie niekorzystnych efektów nieliniowych trudnych do
wyeliminowania, bardzo trudna jest także równoczesna kontrola kilku parametrów
generowanego promieniowania. W takiej sytuacji na pomoc przychodzi kolejna cecha
aktywnych światłowodów domieszkowanych jonami pierwiastków ziem rzadkich
– wysokie wzmocnienie. W technice światłowodowej możliwe jest zbudowanie źródła
dużej mocy z wykorzystaniem lasera sygnałowego małej mocy, którego promienio-
wanie wzmacniane jest następnie w kaskadzie wzmacniaczy światłowodowych. Jest to
tzw. konfiguracja MOPA (ang. Master Oscillator Power Amplifier). Kontrolę para-
metrów promieniowania dużej mocy uzyskuje się, kontrolując laser sygnałowy co jest
znacznie łatwiejsze niż bezpośrednia kontrola parametrów lasera dużej mocy. Taka
kaskada wzmacniaczy z powodzeniem może być stosowana w tradycyjnych zastoso-
waniach wzmacniaczy światłowodowych wszędzie tam, gdzie niezbędna jest odpo-
wiednio duża moc wyjściowa (układy standardowe, pasywne sieci optyczne, optoko-
munikacja w wolnej przestrzeni czy też jako wzmacniacze w układach telewizji
kablowej) [24].
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7.1. Wstęp

Spektrum promieniowania elektromagnetycznego obejmuje fale od bardzo krót-
kich (poniżej <10–11 m) poprzez światło widzialne aż do fal radiowych. Im dłuższe
fale, tym niższa częstotliwość, a tym samym energia (patrz tab. 1).

Głównym źródłem promieniowania elektromagnetycznego docierającego do Ziemi
jest Słońce. Najwięcej, bo 49% energii słonecznej przypada na zakres widzialny
i bliskiej podczerwieni. Fale o długości większej niż 800 nm stanowią 44% energii
słonecznej. W średnim i bliskim ultrafiolecie (120–300 nm) emitowane jest 7% ener-
gii słonecznej, a promieniowanie rentgenowskie i w dalekim nadfiolecie nie przekra-
cza 0,001% całkowitej energii [1, 2].

II. Podstawy biofotoniki
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Tabela 1. Podział widma elektromagnetycznego. Długości fal podane w metrach

Fale
radiowe mikrofale pod-

czerwień
światło

widzialne ultrafiolet promie-
niowanie X

promie-
niowanie
gamma

submilime-
trowe do

kilometro-
wych

10–4–10–1 7·10–7–10–5 7·10–7–
4·10–7 10–8–3·10–7 10–8–10–11 <10–11

Oddziaływania promieniowania z materią zależą od długości fali, podobnie, jak
zjawiska fizyczne zachodzące w wyniku zaabsorbowania promieniowania elektroma-
gnetycznego (patrz tab. 2).

Tabela 2. Oddziaływania odpowiedzialne za procesy absorpcji

Zakres promieniowania Zjawisko fizyczne
Promieniowanie gamma Oddziaływanie z jądrami atomu prowadzące do wzbudzenia

jąder lub reakcji jądrowych
Promieniowanie rentgenowskie,
nadfiolet

Wzbudzenie elektronów wewnętrznych powłok elektronowych

Promieniowanie widzialne, bliska
podczerwień

Wzbudzenie elektronów zewnętrznych powłok (walencyjnych)

Średnia podczerwień Wzbudzenie wyższych stanów oscylacji cząsteczek
Podczerwień daleka, fale radiowe Wzbudzenie stanów rotacyjnych cząstek

Stosowany w fizyce podział zakresów fal elektromagnetycznych różni się nie-
znacznie od podziału stosowanego w naukach biologicznych, co zaprezentowano
w poniższej tabeli (patrz tab. 3).

Tabela 3. Podział widma elektromagnetycznego w ujęciu fizycznych i biologicznym
(na podstawie [3, 4])

Zakres promieniowania Podział fizyczny Podział fotobiologiczny

Ultrafiolet, nadfiolet, UV
Próżniowy 1–10–180 nm
Średni 180–300 nm
Bliski 300–400 nm

UV-C 100–280 nm
UV-B 280–320 nm
UV-A 320–380/400 nm

Widzialne, VIS Światło 380–800 Światło 380/400–760/780

Podczerwień, IR

Bliska 760–4000 nm
Średnia 4000–14000 nm
Daleka 14000–100 μm
Submilimetrowe 100 μm–1 mm

IR-A 760/780–1400 nm
IR-B 1,4–3 μm
IR-C 3 μm–1 mm

Oddziaływanie promieniowania elektromagnetycznego z materią obejmuje zjawi-
ska, które zachodzą zarówno w składnikach ośrodka, jak i w fali elektromagnetycznej,
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wymieniającej energię z ośrodkiem. Wynikiem tych oddziaływań mogą być następu-
jące efekty: absorpcja promieniowania elektromagnetycznego, odbicie, refrakcja,
polaryzacja, rozpraszanie lub wtórna emisja (luminescencja, fosforescencja czy
fluorescencja). Zjawiska te zostały omówione w rozdziale 3. Podstawy fotofizyki
i 4. Podstawowe pojęcia fotochemii i fotobiologii.

Oddziaływania światła z ośrodkiem nie można opisać tylko jednym z tych pojęć,
ponieważ wymienione procesy pozostają we wzajemnych zależnościach. W zależności
od długości fali i rodzaju obiektu, niektóre z nich mogą dominować, podczas gdy inne
będą minimalne:

– absorpcja, gdy transmisja i reflektancja (odbicie) są niskie, np. dla węgla,
– transmisja, gdy transmisja jest wysoka, a reflektancja niska, np. dla szkła, two-

rzyw sztucznych, miki,
– rozpraszanie, gdy transmisja i reflektancja są wysokie, np. dla papieru, śniegu, kredy,
– odbicie, gdy transmisja jest niska, a reflektancja wysoka, np. dla metali.
Jeśli chodzi o promieniowanie widzialne, ośrodki biologiczne można podzielić na

dwa rodzaje; takie, w których przeważają procesy rozpraszania i takie, w których
przeważają procesy transmisji. W zakresie widzialnym właściwości rozpraszające
mają: skóra, mięśnie, ściany naczyń krwionośnych, tkanka mózgowa, krew, limfa.
Rozpraszanie światła jest natomiast niewielkie w porównaniu do procesów transmisji,
w strukturach oka: rogówka, soczewka, przednia komora, ciało szkliste.

Aby określić rodzaj oddziaływania światła na obiekty czy układy biologiczne, należy
przeanalizować także specyficzne cechy obiektów lub układów. Dotyczy to w szczegól-
ności tkanek ludzkich, które ze względu na niejednorodność budowy, są bardzo trudne
do badania. Struktury komórkowe i subkomórkowe, niezwykle różne pod względem
wielkości, kształtu, budowy, wzajemnych odległości, zarówno absorbują, jak i rozpra-
szają promieniowanie.

Stopień rozpraszania promieniowania i absorpcja zależą od długości fali i para-
metrów optycznych tkanki.

W makroskali na efektywność zjawisk najistotniejszy wpływ ma grubość poszcze-
gólnych warstw badanego ośrodka i występowanie w nim substancji absorbujących.
W przypadku tkanek bierze się również pod uwagę gęstość sieci naczyń krwionośnych
oraz wielkość przepływu krwi, zawartość wody i obecność barwników w strukturach
tkankowych. Przykładowo najsilniej rozpraszane są fale długości zbliżonej do odle-
głości międzycząsteczkowych w naświetlanym ośrodku, ponadto rozpraszanie nastę-
puje na niejednorodnościach ośrodka.

W mikroskali, na zdolność absorpcji fotonów w układach najistotniejszy wpływ mają
aminokwasy, kwasy nukleinowe, melanina, hemoglobina, bilirubina, związki sterydowe,
dinukleotyd nikotynoamidoadeninowy (NAD), rodopsyna i inne fotoakceptory. Więk-
szość z nich skutecznie pochłania promieniowanie ultrafioletowe, pozostałe zaś promie-
niowanie widzialne (hemoglobina, melanina, rodopsyna, cytochromy), a niektóre pod-
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czerwone. Również organizmy roślinne i bakteryjne zawierają chromofory (barwniki fo-
toczułe). Szczególnie bogate w substancje absorbujące są organizmy fotosyntezujące.

Badania właściwości optycznych tkanek mają duże znaczenie z powodów aplika-
cyjnych, zarówno w diagnostyce, jak i w terapii. Szczególnym zainteresowanie cieszą
się badania oddziaływania światła laserowego ze względu na rozwijającą się medycy-
nę laserową i małoinwazyjną optyczną diagnostykę medyczną [5]. Wiele grup badaw-
czych zajmuje się badaniami parametrów optycznych tkanek i analizą efektów od-
działywania promieniowania na struktury biologiczne [6, 7, 8, 9].

Badane są często spektra absorpcyjne wody, hemoglobiny i innych składników tkanek
[10]. Godna polecenia jest strona Centrum Medycyny Laserowej w Oregonie, USA (The
Oregon Medical Laser Center at Providence St. Vincent Medical Center), gdzie zademon-
strowano wiele wyników badań widm absorpcyjnych elementów tkanek [11].

7.2. Parametry optyczne tkanek

Światło padające na ciało może zostać od niego odbite (całkowicie lub częściowo),
część zaś, która nie uległa odbiciu, może zostać przez ciało przepuszczona (transmi-
sja). Promieniowanie przechodzące przez ciało, może również zostać rozproszone
przez elementy rozpraszające lub też pochłonięte (absorpcja), a pochłonięta energia
zamieniona na inne rodzaje energii (patrz rys. 7.1).

Rys. 7.1. Zjawiska towarzyszące oddziaływaniu światła z materią
(Rys. 3.9 z rozdziału 3. Podstawy fotofizyki, I. Buzalewicz, H. Podbielska)
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Zrozumienie podstaw fizycznych oddziaływania promieniowania elektromagnetycz-
nego z materią wymaga usystematyzowania pewnych pojęć i wprowadzenia parametrów
opisujących właściwości optyczne różnych ciał. Parametry te dzielą się na dwie grupy:
mikro- i makroskopowe. Wielkości mikroskopowe to podstawowe (bazowe) wielkości
charakteryzujące oddziaływanie światła na dany obiekt (współczynniki absorpcji, roz-
praszania, fazowa funkcja rozpraszania i współczynnik załamania). Makroskopowe
wielkości, które można wyliczyć na podstawie mikroskopowych, służą przede wszyst-
kim do opisu wielkości dostrzegalnych, takich jak odbicie czy transmisja.

Tabela 4. Parametry mikroskopowe tkanek

Parametr Opis Przykładowe wartości
w tkankach

1 2 3
Współczynnik
absorpcji μa

Opisuje prawdopodobieństwo pochłonięcia
fotonu na jednostkowej drodze w badanym
medium nierozpraszającym:

0

wyj1 ln
I

I
da
−−=μ

Jest wielkością addytywną w przypadku małe-
go natężenia światła: współczynnik absorpcji
mieszaniny jest sumą współczynników absorp-
cji poszczególnych składników:

∑ ⋅=
n

nna c)()( λελμ

gdzie cn (mol/l) stężenie molowe n-tego absor-
bera, εn to współczynnik molowy absorpcji
(współczynnik ekstynkcji)

0,01–4 cm–1

Współczynnik
rozpraszania μs

Określa prawdopodobieństwo rozproszenia
fotonu na jednostkowej drodze. Można go też
zdefiniować jako stratę natężenia promienio-
wania na jednostkowej drodze na skutek roz-
praszania, czy też liczbę procesów rozprasza-
nia Nrozp na drodze d w próbce:

]cm[ 1rozp −=
d

N
sμ

Współczynnik rozpraszania
określany w zakresie widmowym
600–1300 nm dla większości
tkanek miękkich (mózg, skóra,
płuca, wątroba) waha się
w granicach 10–100 mm–1.

Zredukowany
współczynnik
rozpraszania sμ′

]cm[)1( 1−−=′ gss μμ
gdzie g oznacza bezwymiarowy współczynnik
anizotropii tkanki. Jest to średni kosinus kąta
rozproszenia fotonu na centrum rozpraszają-
cym:

( )rozpcos θ=g

W większości tkanek miękkich
współczynnik g = 0,9, co odpowia-
da kątowi rozpraszania około 26°.
g = –1 w przypadku całkowitego
wstecznego rozproszenia,
współczynnik ten jest równy g = 1
dla całkowitego rozpraszania
w kierunku propagacji wynosi 1.
g = 0 w przypadku rozpraszania
izotropowego
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1 2 3
Funkcja fazowa
rozpraszania p(θ ) ( )

( )( ) 2/3
rozp

2

2

rozp
cos21

1

θ
θ

gg

gp
−+

−
=

Charakteryzuje kątowy rozkład prawdopodo-
bieństwa rozproszenia fotonu pod danym
kątem θrozp w stosunku do początkowego
kierunku propagacji

W układach biologicznych,
np. w większości tkanek, światło
rozpraszane jest pod stosunkowo
niewielkimi kątami, zawierają-
cymi się w przedziale 5–45°

Współczynnik
załamania n

średni współczynnik załamania n w tkance
zależy od współczynników załamania centrów
rozpraszających sn  i otaczającego
środowiska n0:

0)1( nvolnvoln sss −+=
gdzie vols jest frakcją objętości wszystkich
centrów rozpraszających.
W tkankach takimi centrami rozpraszającymi
są np. błony i organelle komórkowe, np. mito-
chondria (średnica 500–1500 nm)

W świetle widzialnym
i NIR 1,335–1,62
Przykładowo:
zębina – 1,62
rogówka – 1,376
ciecz wodnista – 1,336
tkanka tłuszczowa – 1,455
mięśnie – 1,410

Współczynnik załamania tkanki jest wielkością zależną od długości fali i wystę-
powania centrów rozpraszających w tkance.

Od powyżej przedstawionych parametrów (patrz tab. 4), zależą tłumienie w tkan-
ce, średnia droga swobodna, współczynnik anizotropii rozpraszania i albedo. Często
do opisu funkcji fazowej stosuje się przybliżenie Henyeya–Greensteina [12]:

( )
( )( ) 2/3

rozp
2

2

rozp
cos21

1

θ
θ

gg
gp

−+

−
= . (1)

Użyteczną wielkością jest współczynnik tłumienia μt, będący sumą współczynnika
absorpcji μa i rozpraszania μs:

d
NN rozabs

sat
+

=+= μμμ . (2)

Parametr ten informuje o prawdopodobieństwie zajścia rozpraszania i/lub absorp-
cji na jednostkowej drodze, jaką foton pokonuje w ośrodku. Odwrotność całkowitego
współczynnika tłumienia określa średnią drogę swobodną pomiędzy aktami rozpra-
szania i absorpcji:

]cm[1

T
T μ
δ = . (3)

W tkankach miękkich foton zanim zostanie rozproszony lub zaabsorbowany prze-
bywa około 10–100 μm.
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W układach biologicznych np. w większości tkanek, światło rozpraszane jest pod
stosunkowo niewielkimi kątami, zawierającymi się w przedziale 5–45°, zatem pro-
mieniowanie jest rozpraszane do przodu, ze stosunkowo niewielkimi odchyleniami od

swego pierwotnego kierunku. Dopiero po przebyciu drogi 
)1(

1
gs −μ

 kierunek propa-

gacji staje się zupełnie inny od pierwotnego – staje się losowy. Dla g = 0,9, foton musi
zostać rozproszony 10 razy zanim osiągnie stan odpowiadający rozpraszaniu izotro-
powemu.

Inna wielkością charakteryzującą parametry optyczne obiektu jest albedo, które jest
miarą zdolności rozpraszających danej substancji:

t

sa
μ
μ

= . (4)

W tzw. oknie terapeutycznym dla tkanek miękkich wartość albedo wynosi około
0,99–0,999. O dominującej absorpcji mówimy wtedy, gdy a = 0. Jeżeli a = 1 to mamy
do czynienia z dominującym rozpraszaniem, natomiast dla a = 1/2 współczynniki
rozpraszania i absorpcji są sobie równe.

Współczynniki anizotropii i rozpraszania zostały razem ujęte w formie zależności
zwanej współczynnikiem transportu rozproszenia lub efektywnym współczynnikiem
rozproszenia:

)1( gss −=′ μμ . (5)

Efektywna droga swobodna wynosi:

sa
x

μμ ′+
=

1 (6)

Efektywny współczynnik tłumienia opisany jest poniższą zależnością:

)(3 saaeff μμμμ ′+= . (7)

Odwrotność efektywnego współczynnika tłumienia określa się jako głębokość
wnikania lub inaczej głębokość penetracji:

effμ
δ 1
= . (8)

Charakteryzuje ona penetrację światła w danej substancji lub tkance. Promienio-
wanie w zakresie 600–1300 nm wnika głęboko w tkankę wskutek wysokiego albedo
i dużej anizotropii.

Jeżeli wymiary cząstki rozpraszającej są wiele razy mniejsze niż długość fali pa-
dającej, to mamy do czynienia z rozpraszaniem Rayleigha. Jeśli natomiast cząstka jest
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większa niż 1/10 długości fali, mamy do czynienia z rozpraszaniem Mie. Rozprosze-
nie Mie dla bardzo małych struktur rozpraszających przechodzi w rozproszenie Ray-
leigha, a dla bardzo dużych struktur rozpraszających w prawo odbicia, załamania
i interferencji.

Biologiczne struktury rozpraszające to m.in. błony, włókna kolagenu, jądra ko-
mórkowe. Światło jest najsilniej rozpraszane przez te obiekty, których rozmiar zbliżo-
ny jest do długości fali promieniowania rozproszonego (patrz rys. 7.2).

Struktury subkomórkowe

ciało komórki

lizosomy, pęcherzyki

agregaty makromolekularne

błony

mitochondria

jądra komórkowe

włókna kolagenu

reżim Mie

reżim
Rayleigha

10 μm

1 μm

0,1 μm

0,01 μm

Rys. 7.2. Rozpraszanie Rayleigha i Mie na ultrastrukturach komórkowych.
Po prawej podano skalę wielkości poszczególnych struktur (na podstawie [13])

Jak już było wspomniane, oddziaływanie światła zależy też współczynnika zała-
mania tkanki, zarówno na poziomie komórkowym, jak i strukturalnym. Jednym z ta-
kich przykładów są mitochondria. Mitochondria to wewnątrzkomórkowe organelle
o długości około 1 µm, które są złożone z wielu pofałdowanych wewnętrznych błon
lipidowych nazywanych grzebieniami. Podstawowa lipidowa dwuwarstwa ma szero-
kość około 9 nm. Różnice współczynnika załamania pomiędzy obszarami lipidu
i wodnego otoczenia medium wynoszą ok. 0,02–0,03, co powoduje silne rozpraszanie
promieniowania [14].

Innym przykładem może być periodyczna struktura, którą charakteryzują się
włókna kolagenowe. Włókna kolagenu są ułożone równolegle do siebie w odległości
około 70 nm, powodując fluktuacje współczynnika załamania na poziomie ultrastruk-
tury, co z kolei przyczynia się do rozpraszania promieniowania (głównie Rayleigha),
obserwowanego dla zakresu widzialnego oraz ultrafioletu. Zaobserwowano również
zjawisko zmiany współczynnika załamania w czasie podziałów komórek [15]. Przy-
kładowe wartości współczynnika załamania n wybranych struktur biologicznych
przedstawiono w tabeli 5.
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Tabela 5. Przykładowe wartości współczynnika załamania n wybranych elementów komórki
(na podstawie [16, 17, 18, 19, 20, 21, 22, 23, 24])

Element komórki n
Cytoplazma komórki wątroby szczura 1,30
Cytoplazma komórki jajowej chomika 1,37
Mitochondria komórek wątroby szczura 1,40–1,42
Tłuszcz 1,48
Białko 1,50
Melanina 1,7
Cytoplazma 1,358–1,374
Suszone białko 1,58

Jeżeli wymiary cząstki rozpraszającej są wiele razy mniejsze niż długość fali pa-
dającej, to mamy do czynienia z rozpraszaniem Rayleigha.

Jeśli natomiast cząstka jest większa niż 1/10 długości fali, mamy do czynienia
z rozpraszaniem Mie.

Rozproszenie Mie dla bardzo małych struktur rozpraszających przechodzi w roz-
proszenie Rayleigha, a dla bardzo dużych struktur rozpraszających w prawo od-
bicia, załamania i interferencji.

7.3. Propagacja światła w tkankach

Opis modeli propagacji fotonów w ośrodkach optycznie mętnych jest dość skom-
plikowany. Ze względów na zastosowania medyczne promieniowania elektromagne-
tycznego, próbuje się stosować różne przybliżenia. Jednym z nich jest tzw. równanie
transportu radiacyjnego, które zakłada, że fotony zachowują się jak neutralne cząstki
[25] (patrz rozdział 2 Natura światła na temat dualizmu korpuskularno-falowego).
Dokładne rozwiązanie tego równania możliwe jest tylko w prostych szczególnych
przypadkach. W literaturze można znaleźć wyniki numeryczne dla przypadków ani-
zotropowego rozpraszania w cienkich warstwach materiału [26]. Jeżeli założymy, że
rozpraszanie jest izotropowe, to równanie transportu przechodzi w tzw. równanie dy-
fuzyjne. Podejście takie może mieć zastosowanie, jeżeli założymy, że prawdopodo-
bieństwo rozproszenia fotonu jest znacznie większe niż prawdopodobieństwo aktu
absorpcji. Założenie takie jest spełnione, jeżeli w danej tkance współczynnik rozpra-
szania jest ok. 100 wyższy niż współczynnik absorpcji, bądź też ruch fotonów jest
losowy, czyli odległość od emitera do detektora jest znacznie większa niż średnia dro-
ga swobodna fotonów w badanym ośrodku. 
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Równanie propagacji (9) mówi, że na zmianę natężenia promieniowania I [W/m2 ⋅sr]
w punkcie r na drodze s wpływa: zmiana natężenia z powodu gradientu strumienia
energii (pierwszy człon), zmiana z powodu tłumienia (drugi człon) i z powodu rozpra-
szania, gdzie p(s, s′) jest prawdopodobieństwem, że rozproszenie nastąpi w kierunku s′,
a ω jest kątem bryłowym pomiędzy s i s′. Ostatni człon charakteryzuje źródło promie-
niowania (radiacyjna funkcja źródła promieniowania). Rozwiązanie tego równania jest
dość trudne, szczególnie ze względu na zjawiska na granicy ośrodków, wpływ geo-
metrii tkanki i źródła światła [27].

Głównym celem analizy rozchodzenia się światła w tkankach jest wyznaczenie
zmian natężenia promieniowania wskutek propagacji fotonów w tkance. Najprost-
szymi pomiarami są pomiary np. zmian natężenia promieniowania w cienkich prób-
kach tkanki. Gdy medium jest grube obliczenia znacznie się komplikują. Najczęściej
stosowane przybliżenia do wyznaczenia rozchodzenia się światła w tkankach to
aproksymacja dyfuzyjna, metoda Monte Carlo, metoda Kubelki–Munka (patrz tab. 6)
i statystyczna metoda błądzenia losowego (ang. Random Walk Theory) [28]. Ta ostat-
nia zakłada, że tkanka to zbiór np. sześcianów, a fotony mogą się poruszać się
wzdłuż boków sześcianów.

Opisane metody są wykorzystywane w badaniach in vitro i in vivo, obejmujących
tomografię optyczną, spektroskopię w bliskiej podczerwieni, mikroskopowe obrazowa-
nie biomedyczne, a także radioterapię. W Grupie Optyki Biomedycznej na Uniwersyte-
cie w Londynie University College London można przeczytać prezentowane on-line
prace doktorskie w tej tematyce [29]. W Polsce takie badania prowadzą prof. Liebert
i prof. Maniewski w IBIB PAN w Warszawie, koncentrując się na pomiarach utlenowa-
nia mózgu i laserowo-dopplerowskich badaniach układu krążenia [30, 31].

Śledzenie rozchodzenia się świata w tkankach może być wykorzystane w tzw. biopsji
optycznej, czyli w badaniu tkanek in situ, bez pobierania wycinków [32, 27].

Tabela 6. Najczęściej stosowane podejścia do opisu propagacji światła w tkankach

Aproksymacja dyfuzyjna
Natężenie promieniowania w ośrodku można wyrazić jako sumę natężenia składowej nierozproszo-
nej i rozproszonej (dyfuzyjnej): ),,(),,(),,( tsrItsrItsrI dc +=
Dla promieniowania nierozproszonego otrzymujemy równanie:
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Przy założeniu, że płaska fala pada na warstwę ośrodka, równanie dla promieniowania nierozproszo-
nego przechodzi w równanie opisujące prawo Lamberta–Beera.
Zależne od czasu równanie dyfuzji ma następującą postać:

),(  ),(1 2 trQ(r,t)(r,t)D
t

tr
c a +Φ−Φ∇=

∂
Φ∂ μ , gdzie Φ jest gęstością fotonów, D współczynnikiem

dyfuzji, zależnym od współczynnika anizotropii rozpraszania g:

sg
D

a μμ )1((3
1
−+

=

Metoda Monte Carlo
Metoda wykorzystuje symulacje komputerowe do kalkulacji propagacji fotonów w ośrodkach roz-
praszających. Śledzi się trajektorie poruszających się w medium fotonów krok-po-kroku, przypisując
każdemu krokowi długość, kierunek i wagę. Przykładowe programy można znaleźć  np. na stronie
Uniwersytetu w Oregon [33]. W metodzie tej realizowane są następujące kroki:
1. Zakładamy, że fotony (nazwiemy je paczką fotonów) wchodzą do ośrodka w miejscu (x, y, z) pod

kątem α z wagą W = 1.
2. Waga zostaje zredukowana na granicy ośrodków o ΔW do wagi W2.
3. Zostaje wyliczony nowy kierunek poruszania się fotonów (potrzebna jest znajomość kąta α i współ-

czynnika załamania na granicy ośrodków).
4. Długość drogi fotonów l wyliczona zostaje ze wzoru 

t
l

μ
ε )ln(

−= , gdzie ε jest losowo generowaną

liczbą z przedziału [0, 1], a μt oznacza całkowity współczynnik tłumienia.
5. Z powodu absorpcji następuje dalszy ubytek wagi fotonu o ΔW = W2 (μa/μt).
6. Losowana jest liczba 0 lub 1, aby określić czy nastąpiło rozproszenie (1) lub nie (0). Jeżeli wylo-

sowano 0, procedura jest powtarzana od kroku 3.
7. Jeżeli nastąpiło rozproszenie, wytycza się nowy kierunek trajektorii fotonu. Opisuje się to zjawi-

sko podając kąt azymutalny φ [0, 2π], przy czym φ = 2π ε. Natomiast kąt ugięcia α z przedziału
[0, π] oblicza się na podstawie fazowej funkcji rozpraszania. W tkance biologicznej można przy-
bliżyć funkcję fazową rozpraszania funkcją Heney–Greensteina, co pozwala na wyliczenie kie-
runku rozchodzenia się promieniowania.
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Kroki 3–6 są powtarzane dla wymaganej liczby fotonów.
Aproksymacja dwustrumieniowa – model Kubelki–Munka

Stosunkowo prostą metodę do obliczania natężenia promieniowania w silnie rozpraszających ośrod-
kach zaproponowali w 1913 roku Kubelka i Munk [34]. Zakłada się, że padające promieniowanie
jest dyfuzyjne, a ośrodek silnie rozpraszający. Promieniowanie rozchodzące się w ośrodku jest
przedstawiane w postaci dwóch dyfuzyjnych strumieni I i J rozprzestrzeniających się we wzajemnie
przeciwnych kierunkach. W warstwie o grubości d zachodzi rozpraszanie i absorpcja padającego
promieniowania monochromatycznego I0. Strumień promieniowania zgodny z kierunkiem I0 ozna-
czono jako I, a strumień rozprzestrzeniający się w kierunku przeciwnym jako J . Zgodnie z teorią
Kubelki-Munka zmiana natężenia I i J w cienkiej warstwie o grubości dx wynosi:
dI/dx = –(A + S)I + S J
dJ/dx = –(A + S)J + S I, gdzie A i S są współczynnikami odpowiedzialnymi za absorpcję i rozpra-
szanie.
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Widać, że w warstwie dx strumień I zmniejsza się wskutek absorpcji oraz rozpraszania w kierunku
strumienia I, a wzrasta wskutek rozpraszania strumienia J. Podobnie interpretuje się drugie równanie.
W metodzie Kubelki–Munka zaproponowano następujące zależności między współczynnikiem
absorpcji A i S, a współczynnikami absorpcji i rozpraszania:
A = 2μa
S = μs
Parametry A i S można wyznaczyć, znając współczynniki transmisji T i odbicia R:
S/(A + S) = 2r/(1 + R2 – T 2)

7.4. Właściwości termiczne tkanek

Zastosowanie światła w medycynie dotyczy zarówno diagnostyki, jak i terapii.
Wyznaczanie właściwości optycznych tkanek i badanie propagacji światła w tkankach
jest niezmiernie ważne z punktu widzenia diagnostyki. Terapeutyczne zastosowania
światła, szczególnie laserowego, wiążą się z przemianą energii fali elektromagnetycz-
nej na energię cieplną. Efekty termiczne w postaci cięcia, koagulacji i destrukcji
cieplnej tkanek wywoływane są przez światło zaabsorbowane. Właściwości termiczne
tkanek są niezmiernie istotne nie tylko z punktu widzenia chirurgii laserowej, ale także
innych zabiegów, wymagających zmiany temperatury w tkankach, np. operacji za
pomocą częstotliwości radiowych, zabiegów cieplnych czy wymagających obniżenia
temperatury ciała, np. w hipotermii.

Właściwości termiczne tkanki zależą od następujących czynników:
– przewodność cieplna,
– pojemność cieplna,
– odprowadzanie się ciepła przez układ naczyń krwionośnych.

Na rozchodzenie się ciepła w tkankach po wpływem promieniowania lasera wpływ
mają:

– właściwości termiczne tkanki,
– geometria tkanki,
– właściwości promieniowania laserowego.

Jeżeli przez q oznaczymy energię termiczną dostarczoną do pewnej małej ob-
jętości tkanki wskutek działania promieniowania laserowego, przez qp ciepło
zgromadzone w tkance, a przez qs straty ciepła, to zgodnie z zasadą zachowania
energii, mamy

Wqqq sp ++= , (10)

gdzie W oznacza pracę (praca, ciepło metaboliczne) wykonaną przez tkankę.
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Przepływ ciepła powodowany jest głównie przez dwa mechanizmy:
– przewodzenie – kondukcja, wyrównanie energii kinetycznej cząstek – jest to

przechodzenie energii cieplnej z ciała o wyższej temperaturze do ciała o niższej
temperaturze,

– przenoszenie ciepła – konwekcja, charakterystyczna dla gazów i cieczy, nazy-
wane konwekcją, polega na tym, że chłodniejsze części cieczy czy gazu jako
cięższe przesuwają się ku dołowi, a cieplejsze ku górze. W tkance głównie
z powodu krążenia krwi.

Przewodzona energia cieplna jest proporcjonalna do różnicy temperatur, czasu
przewodzenia t i powierzchni A, przez która następuje kondukcja, a odwrotnie propor-
cjonalna do różnicy drogi ΔL:

L
tTTkAQ

Δ
Δ−−

=
)( 12 , (11)

k oznacza współczynnik przewodności cieplnej (przewodnictwa cieplnego) [W/m⋅K].
Jeżeli przyjmiemy, że S(r, z, t) oznacza lokalne gromadzenie się ciepła w jednostce
objętości tkanki w określonym czasie t, a natężenie światła I(r, z, t) po przejściu
w kierunku z przez warstwę o grubości Δz wynosi I(r, z + Δz, t), to możemy zapisać:
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Jeżeli warstwa jest nieskończenie cienka (Δz → 0) to

z
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Zatem gromadzenie się ciepła w tkankach można wyrazić wzorem:

z
tzrItzrS

∂
∂

=
),,(),,( . (14)

Z tego wynika, że akumulacja ciepła w tkance zależy od natężenia światła i parametru
optycznego tkanki, jakim jest współczynnik absorpcji μa:

( ) ( )tzrItzrS a ,,,, ⋅= μ . (15)

Jeżeli założymy, że nie następuje przemiana fazowa (czyli nie ma odparowania lub
topienia się tkanki) lub zmiany struktury tkanki (w wyniku koagulacji lub zwęglenia),
to zmiana ciepła wewnątrz tkanki o wielkość dQ powoduje liniową zmianę temperatu-
ry o dT, co można wyrazić następująco:

dTcmdQ ⋅⋅= , (16)

gdzie m to masa tkanki, a c ciepło właściwe [kJ⋅kg–1⋅K–1].
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Dla większości tkanek dobrym przybliżeniem ciepła właściwego jest zależność
podana przez Takatę [35] i współpracowników:
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kJ8,255,1

ρ
ρwc , (17)

gdzie ρ oznacza masę właściwą badanej tkanki [kg/m3], a ρw masę właściwą wody.
Stąd możemy obliczyć ciepło właściwe wody, które w temperaturze 37 °C wynosi
4,35 kJ/kg ⋅K.

W układach biologicznych straty ciepła wynikają z przewodnictwa, unoszenia oraz
wypromieniowania. Jednym z przykładów unoszenia ciepła jest transport spowodo-
wany przepływem krwi.

Promieniowanie termiczne jest opisane prawem Stefana–Boltzmanna, które
mówi, że całkowita energia W emitowana w jednostce czasu, przez element po-
wierzchni ciała doskonale czarnego jest proporcjonalna do czwartej potęgi tempe-
ratury T ciała:

4   TW ⋅= σ , (18)

gdzie σ – stała Boltzmanna (5,67⋅10–8 J/(s ⋅ m2 ⋅ K4).
Głównym mechanizmem, który odpowiada za transport ciepła do naświetlonych

warstw tkanki jest oczywiście przewodzenie, czyli przenoszenie energii, wywołane
różnicą temperatur pomiędzy sąsiadującymi strukturami. Strumień ciepła jQ jest
proporcjonalny do gradientu temperatury T∇  i jest określony równaniem dyfuzyj-
nym:

TkjQ ∇⋅−= , (19)

współczynnik k przewodnictwa cieplnego większości tkanek może być obliczony
z poniższego wzoru [35]:
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Od współczynnika k i ciepła właściwego c zależy stała termiczna dyfuzji:
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Stała ta determinuje głębokość penetracji termicznej zterm, która jest wielkością zależną
od czasu t i informuje nas, na jakiej odległości temperatura zmniejsza się do wartości
1/e wartości maksymalnej.

ttzterm ⋅⋅= κ4)( . (22)
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Dla termicznego zniszczenia tkanki istotne jest dobranie czasu trwania impulsu la-
serowego tak, aby zminimalizować zasięg strefy uszkodzenia zdrowej tkanki (patrz
podrozdział 5.4.2). Parametrem, który ma wpływ na czas naświetlania, jest tzw. czas
relaksacji termicznej τterm. Jest on wyznaczony przez porównanie stałej termicznej
dyfuzji κ i głębokości penetracji optycznej L:

termL τκ ⋅⋅= 4 . (23)

W sensie fizycznym parametr ten można interpretować jako podatność termiczną
tkanki. Można więc przyjąć, że dla τ < τterm ciepło nie dyfunduje na odległość podaną
przez wartość optycznej penetracji, dlatego zniszczenie termiczne naświetlanej tkanki
jest minimalne. Natomiast dla τ > τterm ciepło może dyfundować na wielokrotność
odległości penetracji optycznej, tym samym zniszczenie obszaru otaczającego rejon
naświetlania jest duże. Parametr ten zależy także od długości fali promieniowania.

7.5. Oddziaływanie ultrafioletu na tkanki

Do powierzchni Ziemi dociera tylko nieznaczna ilość ultrafioletu, dużą jego część
pochłania atmosfera, przede wszystkim warstwa ozonowa [36]. W praktyce w pełni
eliminowane jest w ten sposób promieniowanie z zakresu UVC, znaczna część UVB,
najmniej UVA. Jednakże promieniowanie UVB oddziałuje na nas 10–100 razy silniej
niż UVA.

Największe natężenie ultrafioletu występuje między 30° szerokości geograficznej
południowej a 30° szerokości geograficznej północnej, latem, w godzinach południo-
wych, a także wysoko w górach. Na każde 1000 m przybywa 15% promieniowania UV.

Fotony promieniowania ultrafioletowego obdarzone są dużą energią, tym większą,
im krótsza jest długość fali elektromagnetycznej. Pochłaniane przez substancję mogą
wpływać na jej właściwości fizyczne i chemiczne, wywoływać m.in. reakcje fotoche-
miczne: utlenianie, redukcję, rozkład i polimeryzację. Z tego względu ultrafiolet od-
znacza się dużą aktywnością biologiczną. Szczególnie silne działanie mutagenne
i bakteriobójcze ma promieniowanie z zakresu C, nieco słabsze – odpowiednio UVB
i UVA. Promieniowanie to absorbowane jest przez kwasy nukleinowe, zaburza prze-
mianę materii w komórce i może spowodować jej zniszczenie. Promienie UV ulegają
również odbiciu np. od śniegu i lodu, powierzchni wody, piasku, betonu, chmur kłę-
biastych, co zmienia warunki ekspozycji [37].

Nie tylko atmosfera pochłania promienie UVB. Nie przechodzą one również
przez tradycyjne szkło okienne. Ten rodzaj materiału nie przeszkadza jednak tak
bardzo wędrówce UVA [38]. Ponieważ zwykle chodzimy ubrani, prowadzi się rów-
nież badania dotyczące blokowania promieniowania UV przez tkaniny [39]. Poza
noszeniem odpowiedniej odzieży, nie mniej ważną rolę odgrywa stosowanie socze-
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wek kontaktowych lub okularów posiadających szkła z odpowiednim filtrem, aby
chronić wzrok [40].

7.5.1. Oddziaływanie ultrafioletu na skórę

W przypadku ludzkiej skóry większość padającego na nią promieniowania UVB
nie pokonuje bariery naskórka i zostaje odbita lub pochłonięta przez jego komórki.
Około 50% UVA przenika głębiej, co do niedawna nie wywoływało niepokoju, gdyż
za szkodliwe uznawano jedynie nadmierne promieniowanie UVB. Tylko ono bowiem,
a nie UVA, wywołuje rumień po opalaniu i przyczynia się do poważnych poparzeń
skóry. Wcześnie rano i po południu, gdy słońce jest nisko nad horyzontem i jego pro-
mienie muszą przebyć dłuższą drogę przez atmosferę, działanie UVB jest słabsze,
w lecie natężenie promieniowania UVA wzrasta dwukrotnie, podczas gdy UVB dzie-
sięciokrotnie.

Ilość działającego na nas promieniowania ultrafioletowego zależy również od
czystości powietrza. Każdy jednoprocentowy ubytek warstwy ozonowej pociąga
za sobą dwuprocentowy wzrost natężenia samego tylko UVB. Chmury mogą po-
chłonąć 10–80% ultrafioletu (średnio 40%), zatrzymują jednak przede wszystkim
promienie podczerwone [41]. Spacerując bez osłony przed słońcem w letni, po-
chmurny dzień, organizm jest narażony nieraz na większą dawkę UV, niż kiedy
chronieni kremem z filtrem opalamy się w pełnym blasku słońca. Z tego powodu
nie należy identyfikować maksymalnej wartości indeksu UV z godziną 12, czyli połu-
dniem. Aktualny indeks UV dla terenu Polski (dane są aktualizowane co 15 minut
w godz. 7–19) jest podawany na stronach internetowych Instytutu Meteorologii
i Gospodarki Wodnej [38].

Indeks UV jest miarą natężenia promieniowania ultrafioletowego Słońca i odnosi się
do jego oddziaływania na skórę człowieka (rumień wywołany przez UV). Intuicyjnie
jest to maksymalna, przewidywana na dany dzień półgodzinna dawka promieniowania
UV, docierającego do powierzchni ziemi w godzinach około południowych, z uwzględ-
nieniem warstwy ozonu i zachmurzenia. Według definicji Instytutu Meteorologii
i Gospodarki Wodnej indeks UV jest to efektywny strumień promieniowania UV
otrzymany w wyniku całkowania strumienia spektralnego przez spektralną funkcję
czułości do 400 nm włącznie, znormalizowany do wartości 1,0 dla 297 nm [42, 43, 44].

Indeks UV jest wyrażony numerycznie jako wynik pomnożenia uśrednionego
w czasie efektywnego strumienia (W/m2) przez 40. Na przykład efektywny strumień
0,2 W/m2 odpowiada wartości indeksu UV 8,0. Jeżeli są wyliczane lub prognozowane
dzienne maksima indeksu UV, to do obliczeń powinny być zastosowane średnie
30-minutowe wartości efektywnego strumienia promieniowania [42].

Gdy indeks UV przekracza wartość 9, natężenie promieniowania UVB jest skraj-
nie silne i oparzenia powstają w czasie krótszym niż 15 minut. Zwykle czasy ekspozy-
cji (opalania) dotyczą nieopalonych osób. Czas ekspozycji można wydłużać w zależ-
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ności od typu skóry mając na uwadze, że jeżeli nawet skóra nie ulegnie oparzeniu, jest
narażona na zniszczenie.

Ilość docierającego do powierzchni ziemi promieniowania ultrafioletowego zale-
ży od:

– wysokości Słońca nad horyzontem, tj. szerokości geograficznej, pory roku i po-
ry dnia, najsilniejsze promieniowanie w strefie zwrotnikowej, najsłabsze w ob-
szarach polarnych. W Polsce najsilniejsze promieniowanie występuje latem
w godzinach południowych,

– wysokości nad poziomem morza, największe wartości indeksu UV występują
w górach,

– rozpraszania w atmosferze przez aerozole i parę wodną,
– zawartości ozonu w atmosferze; szacunkowo 1% zmiana całkowitego ozonu

powoduje zmianę 1,1–1,3% promieniowania UV,
– pochłaniania i odbicia promieniowania przez powierzchnię Ziemi. Wpływ albe-

do zaznacza się najsilniej wysoko w górach (odbicie od skał i śniegu) i nad mo-
rzem (odbicie od piasku i wody); zależy od wielkości i rodzaju zachmurzenia,
ponieważ promieniowanie UV jest silnie pochłaniane przez chmury [45].

Czas opalania definiuje się jako maksymalny czas przebywania na słońcu bez żad-
nej ochrony, po którym nie wystąpi rumień; nazywany jest również progowym czasem
wystąpienia rumienia. Aby rozsądnie móc korzystać z informacji o indeksie UV, nale-
ży poznać swój typ skóry (fototyp skóry według Thomasa Fitzpatricka [46]):

– typ I to skóra bardzo jasna, często pokryta piegami, włosy jasny blond lub rude,
oczy niebieskie. Zawsze reakcja rumieniowa nawet po krótkiej ekspozycji.
Opalenizna nie występuje (brak pigmentacji). Należy bezwzględnie unikać ką-
pieli słonecznych,

– typ II to skóra jasna, włosy blond do brązowych, oczy niebieskie, zielone lub
szare. Znaczna skłonność do oparzeń słonecznych. Słaba opalenizna. Należy
umiarkowanie korzystać z kąpieli słonecznych,

– typ III to skóra jasnobrązowa, włosy ciemnoblond lub brązowe. Umiarkowana
skłonność do oparzeń słonecznych. Wyrazista opalenizna. Można korzystać
z kąpieli słonecznych,

– typ IV to skóra brązowa lub oliwkowa, włosy ciemnobrązowe. Brak skłonności
do oparzeń słonecznych. Mocna opalenizna. Można korzystać z kąpieli sło-
necznych.

Niektórzy autorzy rozszerzają ten podział o dwa dodatkowe typy skóry charaktery-
styczne dla pewnych grup etnicznych. Typ V mają rasy mongoidalne, Indianie, Ara-
bowie, natomiast typ VI występuje u osób czarnoskórych [47]. Bez względu na rodzaj
skóry nie należy dopuszczać do oparzeń (rumienia).

Biorąc pod uwagę częstą w Polsce w okresie letnim wartość indeksu UV równą 8,
czas opalania dla poszczególnych typów skóry określa się odpowiednio: I – poniżej
20 min, II – powyżej 20 min, III – 30 min, IV – ok. 40 min [42].
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7.5.2. Działanie UV na struktury oka

Ozon zawarty w stratosferze ziemskiej jest odpowiedzialny za pochłanianie pro-
mieniowania UVB oraz większości UVC. Jednak w obszarach, gdzie warstwa ozono-
wa jest cieńsza lub występuje dziura ozonowa, natężenie najbardziej szkodliwego
zakresu promieniowania UVC może być duże [48].

Promieniowanie z zakresu UVB jest absorbowane przez spojówkę i rogówkę, lecz
do 10% promieniowania może dotrzeć do przedniej powierzchni soczewki [1]. Ab-
sorpcja promieniowania UVB przez tkanki oka może wywołać zapalenie spojówki
i rogówki oraz przyczynić się do wystąpienia tłuszczyku, skrzydlika, zaćmy korowej
czy podtorebkowej [49].

Promieniowanie z zakresu UVA jest w większości pochłaniane przez soczewkę,
przyczyniając się do powstawania zaćmy [50]. Niewielka część promieniowania UVA
granicząca ze światłem widzialnym dociera do siatkówki. Promieniowanie UVA
umieszczono na liście czynników ryzyka wystąpienia torbielowatego obrzęku plamki
czy zwyrodnienia plamki związanego z wiekiem [51, 52].

Prawidłowa soczewka oka jest przeźroczysta, a jej zmętnienie nazywamy zaćmą.
W miarę, jak rozwija się zaćma, blokując i zniekształcając wpadające do oka świa-
tło, następuje stopniowe zamazywanie się widzianego obrazu, tak, jakby chory
patrzył przez mgłę. Zaćma rozwija się z powodu zmian zachodzących w białkach
budujących soczewkę. Jest to wynik w przeważającej części naturalnego procesu
starzenia się, tzw. zaćma starcza. Inne przyczyny powstawania i rozwoju zaćmy
to światło słoneczne, a przede wszystkim promienie ultrafioletowe (UVB), promie-
niowanie rentgenowskie, zanieczyszczenie środowiska, dym papierosowy, spożywa-
nie dużych ilości alkoholu, braki witaminowe, błędy żywieniowe, środki konserwu-
jące.

7.5.3. Światłolecznictwo

Światłolecznictwo (inaczej, światłoterapia, fototerapia) stanowi dział fizykoterapii.
We współczesnej fototerapii stosuje się źródła światła:

– naturalne – słońce (tzw. helioterapia),
– sztuczne – lampy, lasery (tzw. aktynoterapia).
Już w starożytności zdawano sobie sprawę, że promieniowanie słoneczne oddzia-

łuje na organizm człowieka. Starożytni Egipcjanie uważali boga Słońca Ra za najważ-
niejszego w panteonie swoich bogów. Właściwości lecznicze promieniowania słonecz-
nego nie pozostały niezauważone przez starożytnych Greków i to im zawdzięczamy
określenie helioterapia. 1903 roku uhonorowano nagrodą Nobla prace duńskiego profe-
sora Nielsa Finsena poświęcone helioterapii jako metodzie leczenia gruźlicy tocznio-
wej skóry [53]. W latach 20. i 30. XX wieku zwrócono uwagę na rolę promieniowania
ultrafioletowego w metabolizmie witaminy D [54].
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Współczesna fototerapia obejmuje m.in. zabiegi polegające na uzupełnianiu nie-
zbędnej dziennej dawki światła słonecznego, które jest najsilniejszym zewnętrznym
regulatorem wewnętrznych rytmów biologicznych człowieka, takich jak czuwanie-
sen, dobowe wahania temperatury ciała, rytm dobowy wydzielania niektórych hormo-
nów. Lampy do fototerapii polecane są w przypadkach sezonowych spadków nastroju
tzw. depresji sezonowej (ang. seasonal affective disorder, SAD), spowodowanej nie-
dostateczną ekspozycją na światło słoneczne. Badania potwierdzają także ich skutecz-
ność w łagodzeniu objawów takich dolegliwości, jak m.in. bezsenność, bulimia,
zespół napięcia przedmiesiączkowego, menopauza, zespół nadpobudliwości psychoru-
chowej (ang. attention deficit hyperactivity disorder, ADHD). Optymalny czas dzienne-
go naświetlania wynosi ok. 30 minut, w odległości 50 cm od lampy lub ok. 60 minut
przy odległości 75 cm.

Pożyteczny wpływ fototerapii na organizm ludzki dotyczy następujących obsza-
rów:

– skóra – lepsze ukrwienie, bardziej elastyczna i mniej podatna na zakażenia,
– przemiana materii – wzmożenie rozpadu białek i przemiany purynowej, zmniej-

szenie zwiększonego stężenia glukozy w surowicy krwi, zmniejszenie stężenia
kwasu mlekowego w surowicy krwi, wpływ na przemianę cholesterolu,

– przemiana mineralna – usprawnienie mineralizacji kości,
– gruczoły wydzielania wewnętrznego – pobudzenie przysadki, gruczołu tarczo-

wego, nadnerczy, jajników i jąder,
– układ oddechowy – zwiększenie wykorzystania tlenu,
– układ krążenia – obniżenie podwyższonego ciśnienia krwi, wpływ na histaminę,

powodującą rozszerzenie naczyń krwionośnych,
– krew i układ krwiotwórczy – wzrost zmniejszonej liczby krwinek czerwonych

i zwiększenie liczby krwinek białych.

a b

Rys. 7.3. Lampy stosowane w zwalczaniu depresji sezonowych:
a) model do użytku domowego, b) wersja np. do biur lub klinik [55]
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W Skandynawii od wielu lat w prawie wszystkich ośrodkach zdrowia, portach lot-
niczych i wielu biurach znajdują się pokoje do fototerapii [56]. Na polskim rynku są
dostępne m.in. antydepresyjne lampy firmy Fotovita (patrz rys. 7.3). Zgodnie z dekla-
racją producenta powstały one we współpracy Philips Polska z polskimi naukowcami
i mają atesty medyczne (wpis do Rejestru Wyrobów Medycznych) [57].

Innym rodzajem fototerapii jest wykorzystanie światła ultrafioletowego do leczenia
łuszczycy, choroby spowodowanej przez niekontrolowany podział komórek naskórka.
Chorym podaje się światłouczulacz tzw. psolaren – substancję wchłanianą z przewodu
pokarmowego i wbudowującą się w komórki skóry. Psolaren jest składnikiem wielu
naturalnie występujących roślin, np. korzenia lubczyku ogrodowego czy też liści ruty.
Substancja ta jest zaliczana do fotouczulaczy, czyli substancji zwiększających wrażli-
wość na promieniowanie (w tym przypadku UVA). Po wprowadzeniu do komórki
egzogennego barwnika fotoczułego następuje uaktywnienie za pomocą ultrafioletu, co
wyzwala reakcję fotochemiczną [58]. Terapia ta nosi nazwę PUVA (od psoralen
i UVA).

Rys. 7.4. Kabina do terapii PUVA i UVB (po lewej). Grzebień UVB do terapii głowy [60]

W ostatnich latach stosuje się też terapię promieniowaniem UVB (tzw. narrow
band) w wąskim zakresie długości fal 311–312 nm, unikając obciążenia organizmu
podawaniem środków doustnych [59]. Nowoczesne kabiny do terapii UV posiadają
obie opcje: wyboru zakresu promieniowania UVA lub UVB (patrz rys. 7.4). Mogą
pracować w trybie rozdzielnym lub łączonym. Ponadto charakteryzują się niska emisją
ciepła [60].

7.5.4. Szkodliwe działanie promieniowania słonecznego

Promieniowanie słoneczne jest niezbędne do prawidłowego funkcjonowania
organizmu. Ma korzystny wpływ na samopoczucie, aktywność fizyczną, pobudza
wydzielanie wielu hormonów, umożliwia syntezę witamin z grupy D. Aż 90%
ustrojowej prewitaminy D powstaje w skórze na skutek działania UVB na 7-dehydro-
cholesterol [61].
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Opalanie, czyli eksponowanie skóry na działanie promieni UV, stało się symbolem
zdrowia dopiero na początku XX wieku, ponieważ kojarzyło się z uprawianiem róż-
nego rodzaju sportów. Wcześniej opalenizna była niepożądaną cechą wyróżniającą
niższe warstwy społeczne (robotnicy i chłopi nie mogli jej uniknąć przy pracach na
świeżym powietrzu).

Pierwsze obserwacje dotyczące szkodliwości działania słońca pochodzą z końca
XIX wieku [38]. Pojawiły się informacje o reakcjach fototoksycznych i fotoalergicz-
nych, po zastosowaniu niektórych leków i kosmetyków. W ostatnich latach opisano
odległe skutki działania słońca na skórę w postaci przedwczesnego jej starzenia się
oraz możliwości rozwoju stanów przedrakowych i nowotworów skóry [62, 63]. Coraz
powszechniejsze wykorzystywanie w ostatnich latach sztucznych źródeł energii świetl-
nej, które stosuje się zarówno w celach leczniczych (fototerapia, fotochemioterapia), jak
i kosmetycznych (solaria), co może przyczyniać się do kumulowania w skórze nieko-
rzystnych zjawisk fotobiologicznych.

Efekt działania promieniowania ultrafioletowego na skórę człowieka zależy od ta-
kich czynników jak: położenie geograficzne, zanieczyszczenie środowiska (zmniej-
szenie stężenia ozonu w stratosferze) oraz pora roku i dnia. Duże znaczenie odgrywa
również zawód, tryb życia, wiek, a także sposób ubierania się. Skutki biologiczne dzia-
łania promieniowania ultrafioletowego na skórę obserwuje się bezpośrednio i wkrótce
po naświetlaniu. Mogą pojawić się skutki odległe w czasie.

Promieniowanie ultrafioletowe ma największy wpływ na procesy zachodzące
w skórze, m.in. rumień, opaleniznę i pogrubienie skóry. Promieniowanie UVB odpo-
wiada za odczyny rumieniowe pojawiające się do 24 godzin po naświetlaniu skóry
oraz za ostre odczyny posłoneczne [49]. Promieniowanie UVB dociera do granicy
skórno-naskórkowej i jest kilkaset razy bardziej aktywne niż UVA [64].

Ostre oparzenia skóry w dzieciństwie mogą mieć wpływ na rozwój nowotworów
w przyszłości. Odległe niekorzystne zjawiska skumulowanego działania promienio-
wania słonecznego polegają na szybszym starzeniu się skóry i stymulacji rozwoju
nowotworów. Długotrwała ekspozycja na UV może powodować wiele niekorzystnych
zmian wyglądu skóry, jej struktury i funkcji. Całość tych zmian określa się jako sta-
rzenie skóry spowodowane światłem (ang. photoaging) [65]. Skóra narażona na prze-
wlekłe działanie promieni słonecznych staje się szorstka, pogrubiała, nieelastyczna.
Powstała nawet angielska nazwa celebrity sun damage na określenie zmian, które
dotknęły m.in. znanych aktorów [66].

Promieniowanie UVA wnika do skóry bardzo głęboko i niszczy jej strukturę,
złożoną m.in. z włókien kolagenu i elastyny, powodując jej starzenie. Wskutek
tego dochodzi do stopniowego zmniejszenia elastyczności skóry, która wizualnie
staje się cieńsza i bardziej sucha [67]. Promieniowanie UVA działa z taką samą
intensywnością przez cały dzień. Ze względu na odbicie i rozproszenie promie-
niowania na budynkach, problem ten dotyczy zwłaszcza terenów zurbanizowa-
nych [68].
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Promieniowanie UV jest aktywatorem wolnych rodników, które mogą pośredniczyć
w uszkadzaniu białek komórkowych, lipidów i węglowodanów. Jednym z najbardziej
niebezpiecznych efektów jest destrukcja materiału genetycznego komórki i niebezpie-
czeństwo powstania nowotworu [69]. Nie ma zgodności, czy w procesie tym istotniejszą
rolę odgrywa długotrwała ekspozycja, czy ostre nasłonecznienie, prowadzące do opa-
rzeń słonecznych. Wiadomo, że ostre oparzeniowe odczyny posłoneczne mogą prowo-
kować występowanie w obrębie skóry znamion barwnikowych. Liczne znamiona barw-
nikowe są z kolei czynnikiem ryzyka rozwoju czerniaka złośliwego [70].

Opisane zjawiska obejmują bezpośrednie i odległe czasowo efekty biologiczne
działania promieniowania słonecznego na skórę osób zdrowych. Promieniowanie
UVB, choć jest go tylko 23% i które wydaje się mniej szkodliwe, działa głównie na
naskórek i wywołuje pigmentację, ale czasem również powoduje nowotwory skóry.
Naukowo udowodniono związek pomiędzy rakiem skóry a promieniowaniem, dlatego
też zaleca się, aby dzieci poniżej 3 lat były traktowane jak osoby o fototypie I i w ogóle
nie były wystawiane na bezpośrednie promieniowanie Słońca [44]. Dowiedziono, że
również promieniowanie UVB przyśpiesza starzenie i niszczy ważne elementy skóry.
Promieniowanie UVB przyczynia się do powstania katarakty i alergii na światło. Po-
nadto osłabia system immunologiczny [71].

Istnieje grupa pacjentów wykazujących wrodzoną lub nabytą nadwrażliwość na
światło słoneczne. W wyniku tej nadwrażliwości mogą rozwijać się choroby skóry
zwane fotodermatozami [72]. Chociaż nie ma ścisłej klasyfikacji tych chorób, najczę-
ściej dzieli się je na trzy grupy:

– idiopatyczne; do grupy fotodermatoz idiopatycznych zalicza się przede wszyst-
kim wielopostaciowe osutki świetlne, pokrzywkę słoneczną oraz zespół prze-
trwałych odczynów świetlnych,

– wynikające z wrodzonej lub nabytej utraty właściwości ochronnych skóry przed
promieniowaniem UV; wśród schorzeń związanych z utratą właściwości
ochronnych skóry przed światłem słonecznym należy wymienić skórę pergami-
nową i barwnikową, bielactwo oraz pelagrę,

– oraz związane z endogennymi (wewnątrzustrojowymi) lub egzogennymi (ze-
wnętrznymi) czynnikami uczulającymi na światło.

Stale notuje się wzrastającą liczbę odczynów posłonecznych związanych z egzogen-
nymi czynnikami uczulającymi na światło. Wiąże się to nie tylko z działaniem niektórych
substancji zawartych w kosmetykach, rozpowszechnieniem roślin zawierających substan-
cje światłouczulające, ale przede wszystkim z wprowadzeniem wielu nowych leków
o różnym, często nieprzewidywalnym działaniu ubocznym. Reakcje związane z egzogen-
nymi czynnikami światłouczulającymi powodowane są przez połączenie efektu działania
zewnątrzpochodnych substancji mających zdolność absorbowania energii świetlnej oraz
światła. Każdy z tych czynników, działając osobno, nie wywołałby nieprawidłowej reak-
cji. Zależnie od mechanizmu powstawania, odczyny te dzielą się na fototoksyczne i foto-
alergiczne. Wśród leków wywołujących takie reakcje znajdują się niektóre antybiotyki,
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sulfonamidy, leki obniżające ciśnienie, antyarytmiczne, moczopędne, przeciwpadaczko-
we, jak również doustne środki antykoncepcyjne [73].

Odczyny fototoksyczne powstają na drodze uwalniania energii przez substancje
chemiczne będące w kontakcie ze skórą, np. po nałożeniu maseczki ziołowej zawie-
rającej rutę zwyczajną [74]. Zmiany skórne (np. przebarwienia) mogą powstać już po
pierwszorazowym kontakcie z tymi związkami. Reakcje fototoksyczne mogą być wy-
wołane przez wiele substancji o działaniu światłouczulającym [75].

Odczyny fotoalergiczne powstają jak klasyczne alergie pod wpływem aplikacji
substancji uczulającej, a promieniowanie UV jest czynnikiem wywołującym reakcję
alergiczną. Reakcja alergiczna jest bardzo specyficzną reakcją organizmu. W reakcji
na pojawienie się substancji uczulającej, organizm produkuje przeciwciała, najczęściej
typu IgE lub specyficzne limfocyty T, co uznaje się za dowód odczynu alergicznego
[76]. Gwałtowna reakcja alergiczna pojawia się tylko u niektórych osób poddanych
działaniu substancji fotoalergizujących. W większości pod wpływem substancji
o działaniu fotoalergicznym powstają zmiany określane jako fotoalergiczny wyprysk
kontaktowy, odpowiadający zwykłemu wypryskowi kontaktowemu [77]. Po upływie
24–48 godzin od ekspozycji na promienie UV pojawiają się wykwity grudkowe
z towarzyszącym świądem.

Osobną grupę chorób stanowią porfirie, w których nadwrażliwość na światło spo-
wodowana jest działaniem substancji światłouczulającej pochodzenia endogennego
[78]. Znane są również stany pseudoporfirii wywołanej zażyciem leków [79, 80]. W obu
przypadkach obecne w organizmie człowieka porfiryny absorbują promieniowanie
UVA (λ~400 nm). Następnie pochłoniętą energię oddają cząsteczkom tlenu, wracając
do stanu podstawowego. Powstają w ten sposób reaktywne rodniki tlenowe, które
mogą uszkadzać różne struktury komórkowe. Ten sam mechanizm wykorzystuje się
w medycynie fotodynamicznej [81, 82].

Naturalną linią obrony organizmu człowieka przed promieniowaniem UV jest
wytwarzanie endogennego barwnika – melaniny [83]. Pod względem chemicznym jest
ona mieszaniną dwóch polimerów: brązowo-czarnej eumelaniny [84] i czerwono-
-brunatnej feomelaniny. Melaniny są syntetyzowane w melanocytach tworząc skupi-
ska zwane melanosomami [85]. Melanocyty ulokowane są w warstwie podstawnej
naskórka i za pomocą wypustek przekazują melanosomy do otaczających je keratyno-
cytów. Wielkość i ilość melanocytów, ich rozmieszczenie w różnych warstwach na-
skórka, jak również stosunek zawartości poszczególnych polimerów są zależne od
rasy i czynników genetycznych. Melanina jest unikalnym związkiem absorbującym
promieniowanie zarówno UVB, UVA jak i światła widzialne, chroniącym DNA przed
uszkodzeniami świetlnymi [85].

Do innych elementów chroniących skórę przed UV należą również komórki war-
stwy rogowej naskórka. Ważną rolę odgrywa również warstwa lipidowa na po-
wierzchni naskórka, absorbująca światło słoneczne w całym spektrum oraz kwas
transurokainowy, znajdujący się w naskórku i w pocie.
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Naturalne mechanizmy obronne skóry mogą okazać się niewystarczające przy inten-
sywnym promieniowaniu słonecznym lub długiej ekspozycji na słońce, szczególnie
u osób o jasnej karnacji. Konieczne staje się wówczas stosowanie zewnętrznych środków
chroniących przed światłem (ZSC). Są to preparaty zawierające w swoim składzie filtry
zmniejszające niekorzystne skutki działania promieni ultrafioletowych. Obecnie w róż-
nych krajach stosuje się kilkadziesiąt substancji, które uznawane są za filtry przeciwsło-
neczne. Wyróżnia się filtry chemiczne, mające zdolność absorpcji promieni UV oraz filtry
fizyczne, chroniące skórę na skutek odbijania i rozpraszania tych promieni [49]. Poszcze-
gólne filtry charakteryzują się nieco odmiennymi właściwościami ochronnymi.

W grupie filtrów chemicznych znajdują się różne związki chemiczne [49]. Najpopu-
larniejsze na rynku są pochodnymi kwasu paraaminobenzoesowego (PABA), kwasu cy-
namonowego, kwasu salicylowego, związków terpenowych, benzofenonu. Wadą filtrów
chemicznych jest ich niezbyt dobra tolerancja przez skórę i słabe pochłanianie promienio-
wania UVA. Zdarzają się bowiem również uczulenia na składniki filtrów [86].

Filtry fizyczne to przede wszystkim tlenek i ditlenek tytanu oraz cynku. Znaczenie
tych związków jako środków promieniochronnych wzrosło wraz z opracowaniem
technologii ich produkcji w postaci mikropigmentów. Współczesne silne preparaty
chroniące przed światłem zawierają z reguły mieszaninę kilku filtrów chemicznych
i fizycznych [78]. Siłę działania preparatu chroniącego przed promieniowaniem UV
określa się międzynarodowym wskaźnikiem SPF (ang. sun protective factor, skin
protection factor). SPF wskazuje, o ile dłużej można przebywać na słońcu po zasto-
sowaniu danego preparatu do momentu wystąpienia rumienia skóry, w porównaniu do
analogicznego czasu bez ochrony skóry. Podczas opalania w klimacie śródziemno-
morskim zaleca się stosować filtry o odpowiednio wyższym SPF (o 10–15 jednostek).

Tabela 7. Zalecenia dotyczące stosowania filtrów w zależności od fototypu [78]

Fototyp 1–3 dzień opalania 4–6 dzień opalania
I 30–35 20–30
II 20–30 15–20
III 12–20 10–12
IV 8–12 4–8

7.6. Oddziaływanie promieniowania laserowego na tkanki

Efekty wywołane działaniem promieniowania laserowego na tkanki można podzielić
dwie grupy: efekty, w których nie dochodzi do zmiany temperatury w tkance (atermicz-
ne) i efekty, które prowadzą do podniesienia temperatury w tkance (patrz tab. 8). Ener-
gia promieniowania laserowego jest absorbowana przez tkankę i zamieniana na inne
rodzaje energii. Może to zapoczątkować w tkance zmiany fototermiczne lub fotome-



7. Oddziaływanie światła z tkanką 203

chaniczne i fotojonizacyjne, obserwowalne makroskopowo lub fotobiochemiczne,
które mogą być badane pośrednio.

Tabela 8. Zmiany w tkance spowodowane działaniem promieniowania laserowego
(na podstawie [87, 88])

Zmiany temperatury
po zadziałaniu

promieniowania
laserowego

Zmiany obserwowane w tkance

37 °C Brak efektów makroskopowych, temperatura nie podnosi się, może dochodzić
do fotoaktywacji

42–45 °C Hypertermia, tkanka przegrzana, zmiany odwracalne, aktywacja termiczna
50 °C Redukcja aktywności enzymatycznej, kinetyki komórek
60 °C Denaturacja białek i kolagenu, początek koagulacji, nekroza (martwica tkanki)
80 °C Rozpuszczanie błon komórkowych, waporyzacja (parowanie)
100 °C Waporyzacja, ablacja (dekompozycja termiczna)

>150 °C Karbonizacja (zwęglenie tkanek)
>300 °C Stopienie

Reakcje te zależą od rodzaju lasera, gęstości energii i rodzaju tkanki. Gęstości
energii stosowane w medycynie są w zakresie od 10–2 do 104 J/cm2, najczęściej
od 1 do 1000 J/cm2 [88]. Odpowiadający im przedział gęstości mocy to zakres od 10–3

do 1016 W/cm2 (patrz rys. 7.5).
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Rys. 7.5. Oddziaływanie promieniowania laserowego na tkankę
w zależności od gęstości mocy i czasu ekspozycji
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7.6.1. Efekty fotobiochemiczne

Promieniowanie laserowe o określonej długości fali może być selektywnie absorbo-
wane przez chromofory (endogenne lub egzogenne substancje światłoczułe) i wzbudzać
je bez wytwarzania ciepła. Wzbudzony barwnik ulega relaksacji do stanu podstawowe-
go i emituje promieniowanie luminescencyjne, co wykorzystywane jest w diagnostyce
nowotworów (ang. Photodynamic Diagnosis, PDD). Po ponownej absorpcji promie-
niowania wzbudzony barwnik może reagować chemicznie z innymi składnikami tkan-
ki, co z kolei wykorzystywane jest w fotodynamicznej terapii nowotworów (ang.
Photodynamic Therapy, PDT). Zagadnienia te są omówione w rozdziale 13. Fotodia-
gnostyka medyczna w czasie rzeczywistym. Aparatura i aplikacje kliniczne i w roz-
dziale 17. Terapia fotodynamiczna.

W neonatologii stosowana jest fototerapia żółtaczki noworodków. Niedojrzałość
wątroby powoduje niepożądaną kumulację bilirubiny w organizmie. Ponieważ świa-
tło niebieskie powoduje przemianę bilirubiny, stosuje się naświetlania promienio-
waniem w tym zakresie. Mechanizm reakcji to absorpcja niebieskiego światła, która
powoduje przegrupowanie (rozrywanie) wiązań wodorowych w cząsteczkach biliru-
biny dzięki czemu stają się one wystarczająco polarne by być usunięte przez wątro-
bę [89].

Innym rodzajem efektów fotobiochemicznych są efekty biostymulacyjne. Pierwsze
badania w tej dziedzinie prowadził Mester i wsp. na Uniwersytecie Semmelweissa
w Budapeszcie. Pierwsza opublikowana praca dotyczyła wpływu promieniowania
laserowego małej mocy na porost włosów u myszy [90]. W 1984 roku opublikowano
pracę, w której udowodniono, że zaabsorbowane promieniowanie stymuluje m.in.
transport elektronów w łańcuchu oddechowym, co sprzyja zwiększeniu aktywności
enzymów i produkcji ATP (adenozynotrójfosforanu) [91].

Tabela 9. Reakcje fotobiochemiczne i ich wykorzystanie w medycynie

Reakcje fotobiochemiczne

Główny cel
Wywołanie reakcji fotochemicznych endogennych lub po podaniu egzogen-
nego fotouczulacza. Wywołanie reakcji fotobiochemicznych na poziomie
komórkowym

Zjawisko Brak zmian makroskopowych

Typowe lasery He-Ne, półprzewodnikowe, barwnikowe, przestrajalne na ciele stałym. Mogą
być też źródła światła nielaserowe: lampy halogenowe, ksenonowe

Czas trwania impulsu Długie impulsy sekundowe lub lasery o promieniowaniu ciągłym
Gęstość mocy 0,001–1 W/cm2

Zastosowania Medycyna fotodynamiczna, diagnostyka, fototerapia, laseroterapia nisko-
energetyczna

Zjawisko to jest coraz lepiej poznawane i np. za pomocą magnetycznego rezonan-
su jądrowego wykazano, że pod wpływem promieniowania o długości fali 780 nm
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poprawia się ukrwienie tkanki. Prawdopodobnie usprawnieniu ulega dysocjacja oksy-
hemoglobiny, co wpływa korzystnie na zaopatrzenie tkanek w tlen [92]. Zarejestro-
wano również wzmożenie procesów regeneracyjnych i za główny mechanizm procesu
regeneracji uznano przyspieszoną proliferację komórek [93, 94]. Sugerowany jest też
informacyjno-energetyczny aspekt laseroterapii [100]. Wybrane zastosowania zostały
też przedstawione w rozdziale 15. Wykorzystanie oddziaływania światła w bliskiej
podczerwieni na struktury biologiczne i w rozdziale 16. Przykładowe zastosowania
laserów w medycynie. Podsumowanie zawarto w tab. 9.

7.6.2. Efekty fototermiczne

Promieniowanie laserów niskoenergetycznych nie wywołuje podwyższenia tempe-
ratury tkanki o więcej niż 0,1–0,5 °C. Lasery o średniej i dużej mocy mogą natomiast
spowodować wzrost temperatury w tkankach (patrz tab. 8, tab. 10). Energia promie-
niowania laserowego po zabsorbowaniu w tkance może zostać zamieniona na energię
termiczną. Oddziaływanie termiczne obserwuje się dla gęstości mocy o wartościach
powyżej 1 W/cm2. Pierwszym efektem wzrostu temperatury już o 5 °C są konforma-
cyjne zmiany cząsteczek. Do temperatury 42 °C nie obserwuje się żadnych zmian
w tkance w skali makroskopowej. W przedziale 42–50 °C wzrost temperatury powo-
duje hipertermię i związane z nią zmiany w strukturze błon biologicznych określane
wspólną nazwą. Powyżej 50 °C następuje redukcja aktywności enzymatycznej, a me-
chanizmy regeneracyjne komórek są całkowicie wyłączone. W temperaturze 60 °C
następuje denaturacja białek oraz kolagenu, co prowadzi do koagulacji i martwicy
komórek. W temperaturze 100 °C wzrasta ciśnienie w komórce, a cząsteczki wody
zaczynają parować. Duża wartość ciepła parowania wody (2259 kJ/kg, 539,6 kcal/kg)
powoduje, że tworząca się para unosi ciepło, co pomaga ograniczyć wzrost temperatu-
ry w przylegających tkankach. Z powodu wzrostu objętości podczas przemiany fazo-
wej tworzą się pęcherzyki gazu, następuje rozbicie struktur tkanki i nekroza. W przy-
padku laserów wysokoenergetycznych możliwe jest uzyskanie temperatury >150 °C.
W temperaturze powyżej 150 °C ma już miejsce karbonizacja (zwęglenie), co objawia
się zaczernieniem przylegającej tkanki oraz unoszeniem się dymu. W temperaturze
powyżej 300 °C, w zależności od materiału tkankowego, może pojawić się topienie
(np. tkanki zęba).

Trzeba pamiętać, że podczas cięcia lub usuwania tkanki za pomocą promieniowa-
nia lasera powyższe efekty mogą występować równocześnie. Na brzegach krateru po
odparowanej tkance pojawiają się zmiany nieodwracalne: strefa zwęglenia otoczona
strefą koagulacji. Na zewnątrz rozciąga się strefa hipertermii (zmiany odwracalne)
(patrz rys. 7.6).

Efekty termiczne spowodowane zaabsorbowaniem światła laserowego przebiegają
stopniowo. Najpierw ogrzewany jest mały obszar tkanki, który uzyskuje temperaturę
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umożliwiającą przemianę w fazę gazową, by wkrótce potem osiągnąć maksymalne
rozszerzenie. Tkanka w obszarze tego regionu absorbuje nadal energię laserową bez
podwyższania temperatury. Jeżeli zaabsorbowane promieniowanie osiągnie pewien
próg krytyczny, nastąpi wyparowanie wody zawartej w tkance, która zabierze ze sobą
mikroskopijne fragmenty tkanki. Z rozpoczęciem ablacji na powierzchni tworzy się
krater, który wdziera się w tkankę. Średnica krateru odparowanej tkanki ma wielkość
średnicy wiązki laserowej. Przy naświetlaniu następuje dostarczenie ciepła do strefy
otaczającej krater, co powoduje rozgrzanie tej okolicy, tworzenie się pęcherzyków
i denaturację białka; powstaje więc strefa martwicy.

Głębokość krateru i zasięg strefy martwicy tkanki przylegającej do niego w dużej
mierze zależy od długości fali promieniowania i od czasu. Głębokość martwicy ma
zakres od ok. 5 μm nawet do 5 mm. W przypadku promieniowania z zakresu UV
(lasery ekscymerowe XeCl, ArF, KrF) oraz podczerwieni (laser CO2 i Er:YAG) głę-
bokość wnikania jest mała. Natomiast w przypadku promieniowania z zakresu wi-
dzialnego (np. laser argonowy) i z zakresu bliskiej podczerwieni (np. laser Nd:YAG)
– głębokość wnikania jest większa. Najmniejszy zasięg strefy martwicy uzyskuje
się, stosując krótkotrwałe impulsy płytko wnikającego promieniowania o dużej gę-
stości mocy.

Rys. 7.6. Schematyczne przedstawienie stref pojawiających się w wyniku
termicznego działania promieniowania laserowego na tkanki (na podstawie [95])

Promieniowanie laserowe oddziałuje termicznie, jeżeli gęstość mocy jest równa
lub wyższa od 10 W/cm2, a i czas trwania impulsu laserowego wynosi przynajmniej
1 μs. Efekty fototermiczne wykorzystywane są m.in. do spawania tkanek, cięcia, ko-
agulacji lub odparowania tkanek.

Zaabsorbowane światło rozgrzewa tkankę, przy czym następuje lokalny wzrost
temperatury i część ciepła dyfunduje zgodnie z gradientem temperatury na zewnątrz
oraz do innych części tkanki. Jeśli nie ma przekształceń fazowych, wzrost intensyw-
ności światła prowadzi do wzrostu temperatury w oświetlanej strefie. Dlatego dyfuzja
cieplna przy określonym natężeniu (oczywiście tylko w pewnym ograniczonym zakre-
sie) prowadzi do ograniczenia maksymalnej temperatury w tym regionie. Przez pe-
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wien czas temperatura nie rośnie lub rośnie minimalnie. Jeżeli promieniowanie działa
nadal, po czasie równowagi, temperatura znów zaczyna rosnąć (patrz rys. 7.7). Czas
trwania poszczególnych faz zależy m.in. od rodzaju tkanki, długości fali i gęstości
mocy promieniowania.
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Rys. 7.7. Zmiany temperatury podczas oddziaływania lasera na układy biologiczne. Po lewej stronie u góry:
uproszczony model wzrostu temperatury T podczas termicznego działania promieniowania laserowego.
Po prawej u góry: zmiany temperatury białka kurzego (zdjęcia na dole) podczas koagulacji za pomocą
lasera półprzewodnikowego 980 nm, 20W. W temperaturze około 60 ˚C biało zaczyna koagulować.

Następuje wtedy szybki wzrost temperatury. Po osiągnięciu temperatury maksymalnej, obserwowany
jest spadek (Dane pochodzą z badań prowadzonych w Grupie Bio-Optyki, H. Podbielska, I. Hołowacz)

Tabela 10. Reakcje fototermiczne i ich wykorzystanie w medycynie

Reakcje fototermiczne
Główny cel Osiągnięcie odpowiedniej temperatury w tkance i destrukcja tkanki
Zjawisko Koagulacja, odparowanie, zwęglenie, stopienie
Typowe lasery CO2, Nd:YAG, Er:YAG, Ho:YAG, Ar
Czas trwania impulsu 1 μs–1 min, lasery CW
Gęstość mocy 10–106 W/cm2

Zastosowania Koagulacja, odparowanie, dekompozycja termiczna, interstycjalna termote-
rapia laserowa, leczenie np. odklejania się siatkówki
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7.6.3. Fotoablacja

Innym przykładem oddziaływania laserowego jest proces fotoablacji, czyli nieter-
micznego usuwania tkanki. Podstawową i najważniejszą cechą procesu fotoablacji jest
usuwanie tkanki przy bardzo małym termicznym uszkodzeniu otaczających ją struk-
tur, gdzie strefa zniszczenia ma grubość ułamka mikrometra (patrz tab. 11). Wysoko-
energetyczny impuls laserowy działa na tkankę w bardzo krótkim czasie, co nie po-
zwala na szerzenie się zmian temperaturowych w tkance.

Zastosowanie znalazły tu na początku lasery emitujące wysokoenergetyczne pro-
mieniowane UV. Zamiana energii promieniowania z zakresu UV w bardzo małej ob-
jętości i bardzo krótkim czasie powoduje powierzchowne usuwanie warstw tkanki.
W wyniku absorpcji promieniowania lasera z zakresu UV zachodzą procesy dysocjacji
molekuł, następuje zniszczenie wiązań międzycząsteczkowych i gwałtowne rozerwa-
nie struktur komórkowych. Następstwem tego jest usunięcie tkanki na małej głęboko-
ści - grubość warstwy usuniętej pojedynczym impulsem lasera leży w obszarze sub-
mikrometrowym albo mikrometrowym. Szybkość usuwania od 10 do 100 μm/s można
osiągnąć poprzez częstotliwość powtarzania impulsów w zakresie 10–50 Hz. Jeżeli
absorbowany jest foton o częstotliwości z zakresu UV, osiągnięta energia wzbudzenia
jest zwykle wystarczająco wysoka, aby osiągnąć stan energetyczny przekraczający
energię wiązania. Efekty nietermiczne mają też zastosowanie np. w systemach lasero-
wej poracji [96, 97, 98].

W latach 90. tych pojawiły się rozwiązania techniczne specjalnych systemów
działających w podczerwieni, które wykorzystywane są m.in. do zabiegów dermabra-
zji laserowej. Użycie tego typu laserów umożliwia kontrolowane usuwanie nawet
bardzo cienkich powierzchniowych warstw tkanki o dużej powierzchni przy ograni-
czeniu do minimum wpływu termicznego na tkanki otaczające. Do tego celu używane
są obecnie impulsowe lasery CO2, oraz impulsowe lasery Er:YAG [99].

Tabela 11. Reakcje fotoablacji i ich wykorzystanie w medycynie

Proces fotoablacji
Główny cel Powierzchowne usunięcie warstw tkanki

Zjawisko Czysta ablacja z towarzyszącymi efektami akustycznymi i widoczną fluore-
scencją

Typowe lasery Lasery ekscymerowe, ArF, KrF, XeCl, FeF, lasery emitujące w podczerwieni
Co2, Er:YAG

Czas trwania impulsu 10–100 ns
Gęstość mocy 107–1010 W/cm2

Zastosowania Fotorefrakcyjna chirurgia rogówki, dermoabrazja laserowa

Bezwęglowe odparowanie tkanek za pomocą lasera CO2 wymaga dużej mocy i zo-
gniskowania promienia laserowego. Długość fali generowanej przez laser Er:YAG
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(2940 nm) jeszcze lepiej odpowiada maksimum absorpcji wody. Laser ten znakomi-
cie nadaje się do odparowania naskórka, nie wywołując żadnych uszkodzeń ter-
micznych w tkankach otaczających. Ponieważ promień wnika bardzo płytko, laser
ten stosowany jest najczęściej do usuwania bardzo powierzchniowych zmian na
skórze. Ze względu na atermiczne działanie, laser ten nie posiada właściwości ko-
agulujących.

7.6.4. Efekty fotojonizacyjne

Efekty fotojonizacyjne występują na skutek działania bardzo krótkotrwałych im-
pulsów (wartości rzędu 100 fs–100 ns) promieniowania laserowego o dużej gęstości
mocy, tj. powyżej 1010 W/cm2. Promieniowanie to powoduje jonizację cząstek tkanki
i lokalne wytworzenie plazmy, która silnie absorbuje promieniowanie laserowe.
W miejscu powstania plazmy następuje usunięcie tkanki. Etap ten nazwano ablacją
indukowaną plazmowo (patrz tab. 12).

Tabela 12. Reakcje fotoablacji indukowanej plazmowo i ich wykorzystanie w medycynie

Ablacja plazmowa
Główny cel Ablacja poprzez jonizujące tworzenie plazmy

Zjawisko Czysta ablacja z towarzyszącymi efektami akustycznymi i widocznymi
niebieskimi rozbłyskami plazmy

Typowe lasery lasery ekscymerowe, Nd:YAG, Ti:Sapphir
Czas trwania impulsu 100 fs–500 ps
Gęstość mocy 1011–1013 W/cm2

Zastosowania litorypsja,oftalmologia, stomatologia

Drugi etap nosi nazwę fotorozrywania (fotofragmentacja, fotodestrukcja, ang.
photodisruption) (patrz tab. 13). Jest on wynikiem ekspansji plazmy, której towarzy-
szy powstanie uderzeniowej fali akustycznej przenoszącej energię w głąb tkanki. Roz-
rywanie jest więc wynikiem zjawisk termicznych i mechanicznych.

Tabela 13. Reakcje fotofragmentacji i ich wykorzystanie w medycynie

Fotofragmentacja
Główny cel Fragmentacja i cięcie tkanek siłami mechanicznymi

Zjawisko Wybuch plazmy, generacja fal uderzeniowych, kawitacja, powstawanie
strumienia plazmy

Typowe lasery Nd:YAG, Ho:YAG, Ti:Sapphire, Nd:YLF
Czas trwania impulsu 100 fs–100 ns
Gęstość mocy 1011–1016 W/cm2

Zastosowania Fragmentacja soczewki, litotrypsja
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Zjawiska te są przez niektórych autorów nazywane oddziaływaniem elektrome-
chanicznym, ponieważ impuls lasera o bardzo dużej mocy zostaje skupiony na małej
powierzchni i głównym efektem jest mechaniczne niszczenie tkanki. W miejscu sku-
pienia występuje bardzo silne pole elektryczne, rzędu 109 V/cm, które powoduje joni-
zację tkanki [100].

Bez względu na terminologię, zjawiska te występują przy bardzo dużych warto-
ściach gęstości mocy promieniowania laserowego i nie zależą od wartości współczyn-
nika absorpcji tkanki. Wykorzystuje się je w przypadku tkanek o dużej wartości
transmisji promieniowania laserowego.

Efekty te są obecnie wykorzystywane w okulistyce w mikrochirurgii przedniego
odcinka oka do fragmentacji ludzkiej soczewki [101], do rozbijania złogów nerko-
wych i żółciowych [102], do usuwania kamieni nerkowych (litotrypsja) [103, 104],
a także do rozbijania zatorów w naczyniach krwionośnych i niszczenie skrzepów krwi
(laserowa tromboliza) [105, 106]. Te ostatnie zabiegi próbuje się stosować do oczysz-
czania naczyń ze złogów.
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8.1.  Wstęp

Postęp w medycynie dotyczy zarówno rozwoju nowych form terapii, jak i ulepszo-
nej diagnostyki. Diagnostyka medyczna obejmuje badania komórek, tkanek, części
organów lub badania całego organizmu. Badane są wycinki tkanki, płyny, wymazy,
wydzieliny i wydaliny. We współczesnej medycynie mamy możliwości nie tylko zo-
brazowania poszczególnych struktur, ale i badania ich funkcji czyli np. analizy sy-
gnałów EKG, EEG czy śledzenia metabolizmu, jak np. pozytonowej tomografii emi-
syjnej czy scyntygrafii. Historycznie rzecz ujmując, pierwotna diagnostyka medyczna
polegała głównie na oglądaniu, ewentualnie wąchaniu. Z czasem do arsenału metod

III. Wybrane elementy optycznej diagnostyki biomedycznej
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diagnostycznych doszło osłuchiwanie i opukiwanie. Dopiero w epoce Renesansu za-
częto konstruować przyrządy, które mogły ułatwić oglądanie (luneta Galileusza, szkła
powiększające i pierwsze konstrukcje mikroskopów). Współczesna diagnostyka me-
dyczna może być podzielona na cztery obszary (patrz rys. 8.1). Mikroskopia optyczna
należy z jednej strony do metod diagnostyki obrazowej, z drugiej zaś strony wykorzy-
stywana jest w diagnostyce laboratoryjnej. Badania mikroskopowe, podobnie jak en-
doskopowe [1] czy badania za pomocą optycznej tomografii koherentnej (OCT) [2]
należą do metod optycznej diagnostyki medycznej.

Pierwsze mikroskopy optyczne pojawiły się w 16. wieku. Związane to było m.in.
z rozwojem szkieł optycznych i konstrukcjami pierwszych teleskopów. Dużą rolę
w rozwoju mikroskopii odegrali Hans Lippershey, Zachariasz Janssen i jego syn Hans.
Pierwsze badania komórek krwi i mikroorganizmów wykonał Antoni van Leeuwen-
hoek, który udoskonalił konstrukcję mikroskopu i spopularyzował tę technikę badaw-
czą. Kolejny postęp w technikach mikroskopowych nastąpił w latach trzydziestych 20.
wieku, gdy pojawił się mikroskop elektronowy skonstruowany w Berlinie. Jego twór-
cami byli Ernst Ruska i Maks Knoll.

Rys. 8.1. Mikroskopia we współczesnej diagnostyce biomedycznej

Postępy w rozwoju mikroskopii otworzyły przed naukami biologicznymi i medycz-
nymi zupełnie nowe perspektywy badawcze, przyczyniając się do ulepszenia technik
badania i diagnostyki medycznej. Możliwe stały się nieinwazyjne i precyzyjne badania
wnętrza komórek organizmów żywych. Istnieją różne techniki mikroskopowe, a ich
podział może się odbywać według różnych kryteriów (patrz tab. 1). Mikroskopy można
podzielić w zależności od tego, jakie źródło używane jest do obrazowania. Jeżeli jest to
światło, to mówimy o mikroskopii optycznej. Jeżeli obrazowanie dokonuje się za pomo-
cą wiązki elektronowej, to mamy do czynienia z mikroskopią elektronową. Obraz może
być utworzony za pomocą wiązki, która przeszła przez badany obiekt (mikroskopia
transmisyjna) lub została odbita od powierzchni obiektu (mikroskopia odbiciowa).
Wiązka może też skanować badaną powierzchnię (mikroskopia skaningowa).
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Tabela 1. Przykładowy podział technik mikroskopowych

Kryteria klasyfikacyjne Techniki mikroskopowe
Rodzaj źródła wykorzystanego do
obrazowania obiektów

– Mikroskopia optyczna
– Mikroskopia jonowa
– Mikroskopia elektronowe
– Mikroskopia ultradźwiękowa

Metoda obrazowania – Mikroskopia transmisyjna
– Mikroskopia odbiciowa
– Mikroskopia skaningowa
– Mikroskopia holograficzna

Badanie mikroskopowe umożliwia uzyskiwanie różnych informacji np. na temat
morfologii obiektu, powierzchni, składu chemicznego lub struktury krystalicznej, wła-
ściwości mechanicznych, magnetycznych lub elektrycznych (patrz tab. 2). W niniej-
szym rozdziale zostaną omówione niektóre wybrane techniki mikroskopowe.

Tabela 2. Przykładowy podział technik mikroskopowych

Technika mikroskopowa Rodzaj mikroskopu
Mikroskopia optyczna – Mikroskop świetlny

– Mikroskop stereoskopowy
– Mikroskop holograficzny
– Mikroskop polaryzacyjny
– Mikroskop kontrastu fazowego
– Mikroskop jasnego i ciemnego pola

Mikroskopia
fluorescencyjna

– Mikroskop konfokalny
– Mikroskop fluorescencyjny kontrastu interferencyjnego (FLIC)

– Fluorescence Interference Contrast Microscope
– Mikroskop fluorescencyjny całkowitego wenętrznego odbicia

(TIRFM) – Total Internal Reflection Fluorescence Microscope
– Mikroskop obrazowania czasu zaniku fluorescencji (FLIM)

– Fluorescence Lifetime Imaging Microscope
– Mikroskop rezonansowego transferu energii (FRET) –

Fluorescence Resonance Energy Transfer Microscope
Mikroskopia elektronowa – Elektronowy mikroskop transmisyjny (TEM) – Transmission

Electron Microscope
– Elektronowy mikroskop skaningowy (SEM) – Scanning Electron

Microscope
Mikroskopia skaningowa – Skaningowy mikroskop tunelowy (STM) – Scanning Tunneling

Microscope
– Mikroskop sił atomowych (AFM) – Atomic Force Microscope
– Skanujący optyczny mikroskop bliskiego pola (SNOM)

– Near-field Scanning Optical Microscope
Mikroskopia akustyczna
(ultradźwiękowa)

– Skaningowy mikroskop akustyczny
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8.2.  Mikroskopia optyczna

Mikroskopia optyczna jest najpowszechniejszą metodą badań mikroskopowych,
mającą szerokie zastosowanie w badaniach biologii komórki. Pozwala obserwować
morfologię utrwalonych bądź żywych komórek, ich ruch oraz niektóre funkcje. Roz-
wój i ciągłe udoskonalanie tej techniki pozwalają na obserwację coraz mniejszych
obiektów, takich jak np. organelle komórkowe [3].

W mikroskopie świetlnym możemy badać mikroorganizmy, tkanki lub inne
obiekty biologiczne w trybie transmisyjnym. W trybie tym wiązka światła oświetla
badany obiekt z jednej strony, a obserwacja lub rejestracja ma miejsce z drugiej strony
obiektu. Dokładna budowa mikroskopu optycznego opisana jest w wielu podręczni-
kach do optyki. Na uwagę zasługuje edukacyjna strona National High Magnetic Field
Laboratory (NHMFL) na Florydzie [4]. Bardzo dobre i przejrzyste materiały eduka-
cyjne oferują też firmy produkujące mikroskopy [np. 5, 6, 7]. Istnieje też podręcznik
w języku polskim, wydany dość dawno, bo w 1982 roku, niemniej jednak opisane tam
podstawy fizyczne działania mikroskopów nie straciły nic na aktualności [8].

Ważnym parametrem każdego układu optycznego jest zdolność rozdzielcza, czyli
najmniejsza odległość dwóch punktów przedmiotu, które mogą być rozróżnione jako
oddzielne. Zdolność rozdzielcza mikroskopu R zależy od długości fali światła oświe-
tlającego preparat i jest do niej wprost proporcjonalna, a także od numerycznej apertu-
ry obiektywu (NA), do której jest odwrotnie proporcjonalna. Apertura numeryczna
zależy od kąta aperturowego α i współczynnika załamania n środowiska przed obiek-
tywem.

Apertura numeryczna obiektywu: NA = n·sinα.

Zdolność rozdzielcza mikroskopu jest wprost proporcjonalna do długości fali,
a odwrotnie proporcjonalna do apertury numerycznej.

W literaturze można spotkać się z różnymi wzorami na zdolność rozdzielczą mi-
kroskopu: R = λ/(2NA), R = 0,61λ/NA lub R = 1,22λ/(NAobiektywu + NAkondensora). Ten
ostatni wzór bierze pod uwagę również aperturę numeryczną kondensora. Parametr R
jest przeważnie podawany przez producentów urządzeń mikroskopowych.

Innym parametrem odwzorowania mikroskopowego jest powiększenie. Powięk-
szenie układu mikroskopowego jest iloczynem powiększenia obiektywu i okularu.
Trzeba jednak pamiętać, że najważniejsze jest tzw. powiększenie użyteczne, czyli
gwarantujące dobrą jakość obserwowanego/rejestrowanego obrazu, które zależy od
apertury numerycznej mikroskopu. Zazwyczaj przyjmuje się, że powiększenie uży-
teczne UM (ang. usefull magnification) wynosi 500 do 1000 × NAobiektywu. Mikroskopy
optyczne osiągają maksymalne powiększenia około 1500 razy. Przykładowo obiektyw
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o powiększeniu 100× i aperturze numerycznej NAobiektywu = 1,42 pozwala uzyskać po-
większenie 1420 razy. Dobierając więc okular, powinno się pamiętać, że powiększenie
okularu może być 10× lub 12,5×, gdyż większe powiększenie i tak nie pozwoli na obser-
wację mniejszych szczegółów. W takim wypadku mówimy o tzw. powiększeniu pustym.

Powiększenie użyteczne mikroskopu=500 do 1000 × NAobiektywu

Mikroskopy świetlne dają możliwość badań w polu jasnym i ciemnym, w zależno-
ści od sposobu oświetlenia obiektu. W przypadku obserwacji w polu jasnym widzimy
ciemne szczegóły obiektu na jasnym tle (patrz rys. 8.2a). Natomiast w przypadku ob-
serwacji w polu ciemnym (jasne szczegóły obiektu na ciemnym tle) można niektóre
szczegóły bardziej uwidocznić (patrz rys. 8.2b). Omawiane tu obrazy są zdjęciami
pojedynczej kolonii bakterii Salmonella enteritidis. W ciemnym polu widać dobrze
środek kolonii, jak i strukturę podłoża, na którym bakterie rosły. W jasnym polu
szczegóły są nierozróżnialne.

Obrazowanie w jasnym polu wykorzystuje światło wychodzące z kondensora
do oświetlenia obiektu w trybie transmisyjnym. Ma zastosowanie do obiektów,
które mają zabarwienie lub są w jakiś sposób barwione. Obrazowanie takie re-
alizowane jest w każdym mikroskopie transmisyjnym.

W przypadku obiektów przezroczystych stosuje się obrazowanie w ciemnym
polu. Najprostszym sposobem oświetlenia jest zasłonięcie ciemnym krążkiem
centralnej części wiązki wychodzącej z kondensora. Tylko promieniowanie
rozproszone dociera do okularu, promieniowanie przechodzące jest wycinane.

Można też oświetlać obiekt wiązką padającą pod kątem. Obrazowanie w ciem-
nym polu pozwala na wyróżnienie szczegółów niewidocznych w obrazowaniu
w jasnym polu.

a) b) 

Rys. 8.2. Obrazy pojedynczej kolonii bakterii Salmonella enteritidis
zarejestrowane za pomocą mikroskopu: a) jasnego pola, b) ciemnego pola

(zdjęcia pochodzą z badań prowadzonych w Grupie Bio-Optyki, I. Buzalewicz, H. Podbielska)
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Innym sposobem oświetlenia obiektu jest technika kontrastu fazowego, szczególnie
przydatna w badaniach przyżyciowych, gdyż nie wymaga stosowania środków bar-
wiących. Wynalazcą tej techniki był Frits Zernike, za co otrzymał w 1953 Nagrodę
Nobla w fizyce. W klasycznym mikroskopie transmisyjnym fala oświetlająca nie
zmienia swojej fazy przez przejściu przez obiekt. W mikroskopie z kontrastem fazo-
wym w płaszczyźnie obrazu dyfrakcyjnego umieszcza się specjalną płytkę fazową,
która pokrywa centralne maksimum dyfrakcyjne i zmienia fazę fali o 2π . Natomiast
w kondensorze znajduje się sprzężony z nim przesłona pierścieniowa. W ten sposób
poprawia się kontrast obrazowania (patrz rys. 8.3).

Rys. 8.3. Obraz zarejestrowany za pomocą mikroskopu z kontrastem fazowym.
Przekrój poprzeczny soczewki kontaktowej; widać wyraźnie niejednorodności materiału

(zdjęcia autorstwa I. Buzalewicza pochodzą z badań prowadzonych w Grupie Bio-Optyki)

Zalety obrazowania w mikroskopie z kontrastem fazowym są następujące:
– możliwość obserwacji przezroczystych struktur, które zmieniają fazę światła

i/lub nieznacznie je uginają, nie powodując jednocześnie spadku amplitudy
promieniowania,

– brak konieczności barwienia preparatu,
– możliwość obserwacji organelli komórkowych, które nie są dostrzegalne w mi-

kroskopie jasnego pola,
– możliwość obserwacji procesów życiowych komórki (np. ruch cytoplazmy lub

endocytoza).
Dokładne informacje na temat podstaw fizycznych obrazowania mikroskopowego

z kontrastem fazowym wraz z interaktywnymi pokazami można znaleźć na stronie
internetowej Molecular Expressions [9].

Inną techniką poprawy kontrastu jest mikroskopia z kontrastem interferencyjnych
(ang. differential interference contrast DIC) [10]. Mikroskop z kontrastem interferen-
cyjnym posiada na drodze promieni świetlnych zmodyfikowane pryzmaty Wollastona
tzw. pryzmaty Nomarskiego. Jeden znajduje się w układzie kondensora, a drugi po-
między obiektywem a okularem. Światło ze źródła światła przechodzi przez polary-
zator, pada na pierwszy pryzmat, gdzie ulega podziałowi na dwie składowe, których
kierunki drgań są do siebie prostopadłe i dzieli je niewielka różnica dróg optycznych,
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następnie przechodzi przez kondensor, badany obiekt, gdzie różnica dróg optycznych
jest większa, drugi pryzmat, analizator i trafia do okularu. Wtedy obie składowe inter-
ferują ze sobą, tworząc obraz. Szczegóły obiektu są odwzorowywane z wysokim kon-
trastem, sprawiają wrażenie trójwymiarowości (patrz rys. 8.4).

Rys. 8.4. Obraz zarejestrowany za pomocą mikroskopu z kontrastem interferencyjnym DIC.
Światłouczulacz protoporfiryna PPIX w stężeniu 10 μg/ml w komórkach HeLa po 12 h inkubacji.

Technika DIC uwidoczniła nierozpuszczone frakcje PPIX (zdjęcie pochodzi z badań prowadzonych
w Grupie Bio-Optyki, H. Podbielska, L. Czernielewski, M. Przybyło)

Mikroskopię optyczną wykorzystuje się z powodzeniem w diagnostyce krwi. W ob-
razie mikroskopowym żywej kropli krwi można ocenić liczbę, jakość i aktywność czer-
wonych krwinek (erytrocytów), aktywność systemu immunologicznego (limfocyty,
granulocyty), obecność pleśni, grzybów, pasożytów, bakterii chorobotwórczych, jak
również złogi: toksyczne, cholesterolowe, metali ciężkich, martwych krwinek, niestra-
wionych białek oraz cukrów. Rutynowym badaniem jest badanie tzw. rozmazu krwi
celem oceny białych krwinek, ich liczebności i procentowego podziału na granulocy-
ty, eozynofile, monocyty i limfocyty.

Można obserwować również preparaty mikrobiologiczne np. badać morfologię
bakterii [11]. Jednak w celu uwidocznienia ich cech morfologicznych należy zastoso-
wać odpowiednie barwniki.

Mikroskopia optyczna jest też stosowana w patomorfologii do identyfikowania
nieprawidłowych komórek, w tym komórek nowotworowych [12]. Podstawą charakte-
rystyki mikroskopowej może być zarówno materiał histologiczny (skrawek pobranej
tkanki), jak też materiał cytologiczny (komórki). Cytopatologia to metoda diagno-
styczna, polegająca na badaniu pod mikroskopem świetlnym komórek pobranych
przyżyciowo. Ocena mikroskopowa polega na analizie składu komórkowego prepara-
tu, szczegółów cytologicznych poszczególnych komórek, sposobu grupowania się
komórek (płaty, gniazda, komórki rozproszone etc.) oraz tzw. „tła” preparatu (bakte-
rie, składniki nieupostaciowane, wydzielina białkowa). Badanie cytopatologiczne jest
wykorzystywane zwłaszcza w diagnostyce wczesnych postaci chorób nowotworo-
wych, a także w ocenie zaburzeń hormonalnych oraz w monitorowaniu postępu lecze-
nia. W przypadkach wątpliwych, ocena cytopatologiczna powinna być potwierdzona
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badaniem histopatologicznym, które umożliwia ocenę większej liczby szczegółów
obrazu mikroskopowego. Bada się np. wymazy z błon śluzowych (np. jamy ustnej,
szyjki macicy, gardła i innych) lub części tkanek pobrane za pomocą biopsji. Po pozy-
skaniu materiał cytologiczny umieszcza się na szkiełku mikroskopowym, poddaje
barwieniu i utrwaleniu. W wyniku skomplikowanej procedury komórki warstw po-
wierzchniowych barwią się na kolor różowo-czerwony, a komórki warstw pośrednich
zielono-niebieski. Jądra komórkowe barwią się hematoksyliną na kolor fioletowo-
niebieski, erytrocyty są czerwone, leukocyty mają ciemno barwiące się hematoksyliną
jądra i zielonkawą cytoplazmę. O komórkach barwiących się na czerwono mówimy,
że są eozynochłonne, a o przyjmujących barwę zielono-niebieską – cyjanochłonne.

Mikroskopia optyczna jest bardzo ważną techniką badawczą, wykorzystywaną
między innymi w badaniach żywych komórek [13]. Niestety nie pozwala na obrazo-
wanie struktur komórkowych, takich jak rybosomy czy pojedyncze cząsteczki białek.

W badaniach biologicznych i medycznych korzysta się najczęściej z mikroskopii
transmisyjnej, obserwując światło przechodzące przez badany obiekt. Większość
składników komórkowych jest przezroczysta, pojawia się więc problem detekcji nie-
wielkich różnic w natężeniu przechodzącego światła. W 19. wieku zaobserwowano, że
niektóre barwniki mają zdolność wybiórczego oddziaływania z wybranymi składni-
kami komórki, takimi jak kwasy nukleinowe (DNA i RNA), lipidy, białka itp. Na tej
podstawie opracowano procedury wybarwiania preparatów, pozwalające na uwidocz-
nienie ważnych elementów i struktur komórki.

Obecnie standardowe procedury wybarwiania opierają się na kombinacji barwników,
co prowadzi do wizualizacji wielu składników komórkowych w obrębie jednego prepara-
tu. Stosowane barwniki wewnątrzkomórkowe muszą spełniać następujące wymagania:

– zdolność przenikania do wnętrza komórki,
– selektywne wiązanie się z określonymi elementami komórki,
– odporność na warunki panujące w środowisku, głównie pH,
– absorpcja światła pozwalająca na identyfikację wybarwianych struktur.
Barwniki stosowane w mikrobiologii można podzielić na:
– zasadowe – np. fiolet krystaliczny, gencjana, fiolet metylenowy, fuksyna, błękit

metylenowy, zieleń malachitowa,
– kwaśne – np. eozyna, erytrozyna, barwnik Kongo.
W przypadku komórek i tkanek organizmów eukariotycznych najczęściej stosuje się

barwienie niebieską hematoksyliną, barwiącą kwasowe struktury komórek, takie jak
jądro, czy rybosomy i czerwoną eozyną, wybarwiającą struktury bazofilowe, jak cyto-
plazma czy włókna kolagenowe. Szczególnym rodzajem barwienia jest barwienie meta-
chromatyczne, polegające na tym, iż barwione struktury zostają zabarwione innym kolo-
rem, niż kolor barwnika użytego do barwienia. Do barwienia metachromatycznego
używa się np. błękitu toluidyny, który daje różowo-fioletowe zabarwienie struktur. Po-
niżej zaprezentowano najważniejsze metody barwienia stosowane w badaniach komórek
do uwidaczniania wybranych grup związków chemicznych (patrz tab. 3).
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Tabela 3. Sposoby barwienia wybranych związków chemicznych występujących w komórkach

Identyfikowany związek Reakcja

Kwasy nukleinowe DNA – reakcja Feulgena,
RNA – reakcja Bracheta

Tłuszcze Dyfuzja barwników słabo lub nierozpuszczalnych w wodzie,
takich jak czerń sudanowa, Sudan IV

Wielocukry Reakcja PAS (Periodic acid-Schiff staining)
Enzymy Różne reakcje zależne od enzymu

Reakcja Feulgena pozwala na selektywne barwienie kwasu nukleinowego DNA.
Metoda ta jest oparta na hydrolizie kwasowej DNA oraz zastosowaniu odczynnika
Schiffa (wodny roztwór fuksyny nasycony tlenkiem siarki(IV)), w wyniku czego ma-
teriał genetyczny barwi się na czerwono.

Reakcja Bracheta stosowana jest do różnicowego wykrywania DNA i RNA w tym
samym materiale za pomocą mieszaniny zieleni metylenowej (dla kwasu deoksyrybo-
nukleinowego – DNA) i pironiny (dla kwasu rybonukleinowego – RNA). Efektem tej
reakcji jest zabarwienie się RNA na kolor czerwony i DNA na kolor zielono-fioletowy.

Reakcja PAS pozwala na wykrywanie w preparatach histochemicznych monosa-
charydów, polisacharydów i mukopolisacharydów. Stosuje się w tym przypadku mie-
szaninę barwników: kwas jodowy(VII) i odczynnik Schiffa.

Mikroskopia optyczna jest też wykorzystywana w badaniach mikrobiologicznych
do identyfikacji bakterii. Często stosuje się barwienie metodą Grama, pozwalające na
odróżnienie bakterii tzw. Gram-dodatnich od Gram-ujemnych (posiadających dodat-
kową barierę – błonę zewnętrzną). W procesie barwienia Grama utrwalone komórki
barwi się ciemnym barwnikiem – fioletem krystalicznym. Następnie dodaje się związ-
ki jodu (np. płyn Lugola – wodny 1% roztwór jodu i 2% jodku potasu), które we-
wnątrz komórki tworzą kompleks z barwnikiem. Na tym etapie obydwa typy komórek
mają zabarwienie granatowe. Płukanie w alkoholu powoduje, że w komórkach Gram-
dodatnich następuje zmniejszenie pustej przestrzeni w wielowarstwowych ścianach
komórkowych. W rezultacie kompleksy fioletu krystalicznego z jodem nie mogą ulec
wypłukaniu, co w przypadku 1–2 warstw u bakterii Gram-ujemnych nie jest przeszko-
dą i alkohol świetnie wypłukuje barwnik. Po zakończonym płukaniu komórki Gram-
dodatnie są granatowe, zaś Gram-ujemne – bezbarwne. Dodatkowy barwnik (np. sa-
franina, fuksyna) niezbyt mocno dobarwia komórki Gram-ujemne, nie zmieniając
barwy komórek Gram-dodatnich.

Do barwienia preparatów bakteryjnych stosuje się również metodę Ziehla-
Neelsena. Jest to rodzaj metody diagnostycznej służącej do odróżniania bakterii kwa-
soopornych i niekwasoopornych, co jest wykorzystywane w diagnostyce gruźlicy.
Kwasooporność np. prątków jest zależna od budowy fizykochemicznej i obecności
kwasu mikolowego. Metodą tą można też barwić zarodniki grzybów i przetrwalniki
bakterii. Na utrwalony rozmaz bakterii nanosi się barwnik podstawowy – fuksynę.
Następnie barwnik spłukuje się wodą destylowaną oraz odbarwia się w 3% roztworze
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kwasu solnego w alkoholu etylowym (tzw. kwaśny alkohol) i ponownie spłukuje wodą
destylowaną. Następnie nanosi się barwnik kontrastowy np. błękit metylenowy. W wy-
niku takiego postępowania bakterie kwasooporne przybierają kolor czerwony, pocho-
dzący od fuksyny (nie odbarwiają się one bowiem w kwaśnym alkoholu). Natomiast
bakterie niekwasooporne są wrażliwe na działanie kwaśnego alkoholu, odbarwiają się
w nim z fuksyny i mają kolor niebieski, pochodzący od błękitu metylenowego.

Czołowi producenci mikroskopów oferują wysokiej jakości mikroskopy biologicz-
ne, przemysłowe, stereoskopowe. Większość mikroskopów wyposażona jest w syste-
my cyfrowego zapisu obrazu i analizy otrzymanych danych. Producentami mikrosko-
pów optycznych są m.in. firmy: Nikon, Olympus, Zeiss oraz Leica [14, 15, 16, 17].
Specjalne binokularne mikroskopy chirurgiczne dają możliwość prowadzenia zabie-
gów z zakresu mikrochirurgii np. w chirurgii naczyniowej, w okulistyce, w stomatolo-
gii, otolaryngologii czy neurochirurgii.

W ostatnich latach duże zainteresowania wzbudza telemikroskopia, czyli możliwość
przesyłania obrazów mikroskopowych do innych centrów badawczych celem konsulta-
cji. Transmisja odbywa się za pomocą internetu lub telefonu komórkowego. W 2010
roku za pomysł połączenia mikroskopu z telefonem komórkowym nagrodę firmy Nokia
Nokia Health Award zdobył Daniel Fletcher z Uniwersytetu Berkeley w Kalifornii [18].
Na uwagę zasługuje też zautomatyzowany mikroskop fluorescencyjny COOLSCOPE
firmy Nikon, który również umożliwia szybkie przesyłanie danych obrazowych.
COOLSCOPE posiada najwyższej jakości optykę o możliwość cyfrowej rejestracji
obrazu, a wyniki badań obrazowane są bezpośrednio na wysokiej rozdzielczości mo-
nitorze [19].

8.3.  Badania mikroskopowe
wykorzystujące zjawisko fluorescencji

8.3.1.  Mikroskopia fluorescencyjna

Mikroskop fluorescencyjny to mikroskop świetlny, wykorzystujący zjawisko flu-
orescencji. Może być stosowany w badaniach zarówno substancji organicznych, jak
i nieorganicznych. Większość używanych mikroskopów fluorescencyjnych to mikro-
skopy tzw. epi-fluorescencyjne. Oznacza to, że wzbudzenie próbki falą świetlną, jak
i obserwacja fali wzbudzonej zachodzą z tej samej strony próbki.

W wielu substancjach organicznych występuje zjawisko fotoluminescencji, które
polega na wzbudzeniu promieniowaniem świetlnym elektronów w atomach do wyż-
szych poziomów energetycznych, a następnie powrotu wzbudzonych elektronów do
stanu podstawowego z równoczesną emisją światła. Długość fali promieniowania
(wyemitowanego światła) jest dłuższa od długości fali zaabsorbowanej. W zjawisku
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luminescencji wyróżniamy dwa rodzaje przejść: promieniste i bezpromieniste. Jednym
z przejść promienistych jest fluorescencja, która zachodzi wtedy, gdy emisja promie-
niowania kończy się jednocześnie z zanikiem wzbudzenia. Drugim rodzajem przejść
promienistych jest fosforescencja, która charakteryzuje się dłuższym czasem emisji
promieniowania po zakończeniu wzbudzenia. Zjawiska te zostały dokładniej opisane
w tej książce w rozdziale 3. Podstawy fotofizyki i 4. Podstawowe pojęcia fotochemii
i fotobiologii.

Fluorescencja ma miejsce wtedy, gdy po zaniku czynnika pobudzającego na-
stępuje szybki zanik emisji w czasie około 10−8 s. Gdy czas zaniku jest znacz-
nie dłuższy, to mamy do czynienia z fosforescencją.

Technika mikroskopii fluorescencyjnej opiera się na pomiarze fluorescencji
związków chemicznych (tzw. barwników fluorescencyjnych), wiążących się z pew-
nymi typami komórek, strukturami subkomórkowymi lub grupami chemicznymi. Za
pomocą mikroskopii fluorescencyjnej można badać też rozkład niektórych związków,
np. fotouczulaczy w komórkach (patrz rys. 8.5).

a) b) 

Rys. 8.5. Obraz zarejestrowany za pomocą mikroskopu fluorescencyjnego.
Światłouczulacz protoporfiryna PPIX w stężeniu 10 μg/ml zamknięta w liposomach w komórkach HeLa

po 12 h inkubacji. Po lewej: wzbudzenie falą 405 nm, po prawej: 488 nm (zdjęcia pochodzą z badań
prowadzonych w Grupie Bio-Optyki, H. Podbielska, L. Czernielewski, M. Przybyło)

Niektóre związki chemiczne zawarte w komórkach są zdolne do fluorescencji
pierwotnej czyli autofluorescencji, np. chlorofil. W wielu przypadkach konieczne jest
jednak wprowadzenie do komórki barwników zewnętrznych, zwanych fluorochroma-
mi, chromoforami lub barwnikami fluorescencyjnymi.

Fluorochromy to substancje mające zdolność do fluorescencji, a dzięki ich powi-
nowactwu do określonych związków obecnych w badanym materiale, pozwalają na
ich wizualizację (np. oranż akrydynowy, który tworzy specyficzne kompleksy z kwa-
sami nukleinowymi). Metoda fluorescencji jest na tyle czuła, że pozwala na wykrycie
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i dokonanie ilościowego pomiaru bardzo niewielkich ilości substancji. Rolę fluoro-
chromów mogą spełniać np. znakowane przeciwciała (immunofluorescencja) stoso-
wane w cytochemii i diagnostyce klinicznej.

Barwa emitowanego światła zależy od właściwości substancji fluoryzującej.
Barwniki emitują głównie światło widzialne, chociaż istnieją też takie barwniki, które
mogą emitować światło podczerwone np. Cy5 (Cy – cyjanina) lub Cy7. W zależności
od długości fali emisji, powszechnie używane barwniki emitują światło:

– zielone: Cy2, fluoresceina (wzbudzana światłem niebieskim),
– czerwone: rodamina (wzbudzana światłem zielono-żółtym) (patrz rys. 8.6a),
– podczerwone: Cy5, Cy7, (używane głównie do znakowania przeciwciał)
– żółte: Cy3,
– niebieskie: DAPI (4',6-diamidyno-2-fenyloindol), absorbuje UV, fluoryzuje na ja-

snoniebiesko, tworzy fluorescencyjne kompleksy z sekwencjami bogatymi w pary
AT (adenina-tymina) w podwójnym łańcuchu DNA, stabilny barwnik DNA,
zwłaszcza w utrwalonych komórkach) (patrz rys. 8.6b),

– oranż akrydynowy (selektywny, niespecyficzny barwnik DNA i RNA); zielona
fluorescencja DNA, czerwona RNA; intensywność zabarwienia zależy od stę-
żenia barwnika. Oranż akrydyny przyłączony do DNA jest monomeryczną wy-
trąconą formą, a przyłączony do RNA jest kompleksem złożonym z polimerów
barwnika oraz RNA).

Dobór barwnika fluorescencyjnego do obrazowania w mikroskopie fluorescencyj-
nym zależy od struktury, która chcemy uwidocznić, a także od źródła wzbudzającego,
którym dysponujemy (przykładowe barwniki – patrz tab. 4).

Tabela 4. Długości fali maksymalnej absorpcji i emisji wybranych barwników fluorescencyjnych

Barwnik Maksimum absorpcji (nm) Maksimum emisji (nm)
Rodamina 123 485 530
DAPI 344 449

440 (dla DNA) 520 (dla DNA)Oranż akrydyny
480 (dla RNA) 650 (dla RNA)

W mikroskopii fluorescencyjnej stosowane są również białka, najczęściej pocho-
dzące od drobnych żyjątek morskich, wykazujące zdolność do fluorescencji:

– na kolor zielony – GFP (ang. Green Fluorescent Protein),
– na kolor zielono-niebieski – CFP (ang. Cyan Fluorescent Protein),
– na kolo żółty – YFP (ang. Yellow Fluorescent Protein),
– na kolor czerwony – RFP (ang. Red Fluorescent Protein),
– na kolor niebieski – BFP (ang. Blue Fluorescent Protein).
W technikach wybiórczego wybarwiania konkretnych makrocząsteczek stosuje się

prawie wyłącznie barwniki fluorescencyjne, a nie klasyczne barwniki absorpcyjne.
Natężenie i barwa fluorescencji mogą zależeć od warunków panujących w środowi-
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sku: pH, potencjał redox, lipofilowość, potencjał błonowy. Pozwala to zróżnicować
komórki lub ich elementy ze względu na panujące w nich warunki.

Rys. 8.6. Obrazy zarejestrowane za pomocą mikroskopu fluorescencyjnego: a) komórka nabłonka jelita
zakażona pałeczkami Escherichia coli (bakterie zaznaczono strzałką) po zabarwieniu oranżem akrydyny.

Bakterie zlokalizowane wewnątrzkomórkowo barwią się na kolor od zielonego do żółtego.
Technika takiego barwienia umożliwia odróżnienie bakterii wewnątrzkomórkowych

od zewnątrzkomórkowych. Bakterie zewnątrzkomórkowe (przyczepione do powierzchni komórki)
są niewidoczne, gdyż zastosowany fiolet krystaliczny wygasza fluorescencję oranżu akrydyny

związanego z bakteriami na zewnątrz komórki, b) komórki śródbłonka zabarwione izotiocyjanianem
fluoresceiny (FITC) i DAPI. DAPI barwi DNA na niebiesko (strzałka), natomiast FITC wybarwia

włókna aktyny na kolor zielony (zdjęcia dzięki uprzejmości dr hab. Beaty Sobieszczańskiej
z Katedry Mikrobiologii Akademii Medycznej we Wrocławiu)

Szczególnie interesujące dane o lokalizacji poszczególnych struktur komórkowych
lub ich składników uzyskuje się, stosując barwniki fluorescencyjne połączone za po-
mocą wiązań kowalencyjnych z przeciwciałami monoklonalnymi (przeciwciała flu-
oryzujące). Wysoka specyficzność przeciwciał pozwala identyfikować w komórce lub
tkance nawet pojedyncze cząsteczki białek. Obrazy mikroskopowe uzyskane dzięki
wybarwieniu przy pomocy mieszaniny kilku przeciwciał o różnej selektywności
i różnej barwie fluorescencji, pozwalają na uzyskanie wielu ważnych informacji.
Dzięki takim obrazom można wykryć wzajemne relacje pomiędzy rozmieszczeniem
różnych organelli i składników komórki.

Stosowane są dwa rodzaje przeciwciał: przeciwciała I i II rzędu. Przeciwciała I rzędu,
to typowe przeciwciała monoklonalne o dużej selektywności, rozpoznające określone
przeciwciała wybarwianej komórki. Przeciwciała takie można uzyskać z komórek
immunologicznie kompetentnych, pochodzących od różnych zwierząt. Przeciwciała
II rzędu związane są z barwnikami fluorescencyjnymi i rozpoznają przeciwciała za-
wierające antygeny specyficzne dla poszczególnych gatunków zwierząt.

Mikroskopia fluorescencyjna jest szeroko stosowana w biologii i medycynie
przede wszystkim do obrazowania żywych obiektów biologicznych [20, 21]. Z powo-
dzeniem jest wykorzystywana również do zliczania ilości komórek, identyfikacji
obiektów biologicznych, obserwacji struktur powierzchni obiektu, badań zmian we-
wnątrzkomórkowego stężenia jonów (np. Ca2+, H+), diagnostyki chorób genetycznych
oraz znakowania organelli i badań lokalizacji białek.
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Mikroskopia fluorescencyjna jest jedną z zaawansowanych metod optycznego dia-
gnozowania nowotworów [22]. Metoda jest stosowana do obrazowania i lokalizacji
komórek rakowych w badanym preparacie [23, 24], jak również do monitoringu trans-
portu leków przeciwnowotworowych w komórkach [25].

Mikroskopia fluorescencyjna może pomóc w badaniu sposobów leczenia różnych
chorób. Niektóre leki są fluorochromami, a więc można określić miejsce ich kumulacji
w komórce za pomocą mikroskopii fluorescencyjnej. Przykładem takich leków są np.
preparaty stosowane u chorych na schizofrenię – wywołują one wiele efektów ubocz-
nych, nawet zagrażających życiu. Aby określić miejsca kumulacji toksycznych sub-
stancji w komórce, poddano fibroblasty działaniu różnych leków psychotropowych.
Za pomocą mikroskopii fluorescencyjnej odkryto, że leki wnikają do komórek i ku-
mulują się w organellach komórkowych oraz aparacie Golgiego. Opublikowano rów-
nież wyniki prac dotyczących dystrybucji leków przeciwnowotworowych w komór-
kach. Dzięki badaniom za pomocą mikroskopii fluorescencyjnej możliwa była
obserwacja transportu cis-platyny do wnętrza komórki [26].

Do czołowych producentów mikroskopów fluorescencyjnych można zaliczyć fir-
my, takie jak Nikon, Olympus, Leica, Zeiss [14, 15, 16, 17].

8.3.2.  Mikroskopia konfokalna

Mikroskopia konfokalna jest techniką obrazowania, umożliwiającą osiągnięcie
wysokiej rozdzielczości i kontrastu rejestrowanego obrazu mikroskopowego w róż-
nych płaszczyznach przekroju preparatu [27, 28]. Do oświetlenia (wzbudzenia fluore-
scencji) najczęściej stosuje się wiązki laserowe. Idea obrazowania polega na punkto-
wym oświetleniu badanego preparatu. Światło jest ogniskowane w jednym punkcie na
określonej głębokości preparatu, a konstrukcja przesłony w detektorze sprawia, że
zobrazowana zostaje fluorescencja emitowana dokładnie z miejsca ogniskowania.
Promień lasera określonej długości fali skanuje preparat wzdłuż osi x i y w warstwie
leżącej na głębokości z. Promień lasera automatycznie może skanować preparaty na-
wet o grubości do około 50 µm, w odstępach co 0,5 µm. Następnie serie otrzymanych
obrazów są składane w jeden trójwymiarowy obraz konfokalny za pomocą specjal-
nych algorytmów i specjalistycznego oprogramowania komputerowego. W zależności
od konfiguracji mikroskopy konfokalne mogą być transmisyjne lub odbiciowe. Do
największych na świecie producentów mikroskopów konfokalnych zaliczyć można
światowe firmy Nikon, Olympus oraz Zeiss [14, 15, 16].

Zdolność rozdzielcza, podobnie jak w innych rodzajach mikroskopów jest ograni-
czona przez dyfrakcję światła na przedmiocie. W porównaniu do mikroskopii fluore-
scencyjnej badanie za pomocą mikroskopii konfokalnej umożliwia osiągnięcie lepszego
kontrastu i rozdzielczości [29]. Zasada pracy mikroskopu, wpływ wielkości przesłony
(pinhol) i prędkości skanowania na jakość obrazu są dobrze zilustrowane w interaktyw-
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nym wykładzie firmy Nikon [30]. Wiele ciekawych informacji odnośnie mikroskopii
konfokalnej można też znaleźć na stronie Uniwersytetu w Arizonie USA (Cellular Ima-
ging Facility Core) [31]. Typowe mikroskopy konfokalne mogą zarejestrować obraz
pojedynczego punktu w czasie ok. 0,1–1 s. Rejestracja obrazów w płaszczyźnie x, y dość
czasochłonna, wymaga dłuższej ekspozycji, co w konsekwencji może to doprowadzić
do tzw. fotowybielenia (ang. photobleaching).

Źródła promieniowania laserowego o dobranych długościach fali światła wzbu-
dzającego mogą inicjować fluorescencję kilku typów fluorochromów, dzięki temu
można rejestrować wielobarwny obraz preparatu [32].

Stosowane obecnie mikroskopy konfokalne to mikroskopy skanujące lub mikro-
skopy z wirującym dyskiem:

– skanujące laserowe mikroskopy konfokalne (ang. Scanning Laser Confocal
Microscopes), dające obrazy najlepszej jakości, ale charakteryzujące się długim
czasem obrazowania [33],

– mikroskopy konfokalne z wirującym dyskiem (ang. Spinning-disk Confocal
Microscopes), pozwalające na bardzo szybkie zbieranie obrazów, co daje moż-
liwość montowania sekwencji filmowych [34].

Mikroskopia konfokalna znalazła szczególne zastosowanie w naukach biomedycz-
nych. Dzięki wyjątkowo wysokiej rozdzielczości optycznej i możliwości badania pre-
paratów o znacznej grubości, możliwe jest obserwowanie lokalizacji poszczególnych
składników komórek i odtwarzanie ich struktury trójwymiarowej na utrwalonych pre-
paratach, a także przeprowadzenie wielu obserwacji żywych komórek. Większość
mikroskopów posiada również możliwości poprawy jakości obrazów, np. za pomocą
kontrastu interferencyjnego i nakładania obrazów fluorescencyjnych na obrazu reje-
strowane w kontraście interferencyjnym DIC (patrz rys. 8.7).

W medycynie mikroskopia konfokalna z powodzeniem jest stosowana w okulistyce
oraz dermatologii. W okulistyce służy do diagnozowania schorzeń rogówki [35, 36].
Badanie to pozwala na monitorowanie postępu leczenia oraz procesów gojenia się
rogówki. Natomiast w dermatologii mikroskopia konfokalna jest nieinwazyjną techni-
ką diagnostyczną, umożliwiającą obrazowanie naskórka oraz górnych warstw skóry
właściwej. Znajduje coraz szersze zastosowanie w diagnostyce łagodnych i złośliwych
nowotworów skóry [37].

Jedną z odmian mikroskopii konfokalnej jest mikroskopia konfokalna wielofoto-
nowa, gdzie wzbudzenie substancji światłoczułej dokonuje się za pomocą np. dwóch
niskoenergetycznych fotonów, docierających do próbki w odstępach około 10–16 s.
Zaletą takiego systemu jest to, że do wzbudzenia potrzebne są dwa fotony, ale o mniej-
szej energii, czyli możliwe jest stosowanie światła podczerwonego, które, jak wiadomo,
jest mniej rozpraszane w tkance [38].

Należy również zwrócić uwagę na konfokalną endoskopię laserową – połączenie
laserowego mikroskopu konfokalnego z konwencjonalnym wideoendoskopem. Jest to
wspólne przedsięwzięcie firm Pentax Tokio, Japonia i firmy Optiscan, Notting Hill,
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Australia. Środki kontrastowe stosowane w tym rozwiązaniu to np. fluoresceina, try-
paflawina, tetracyklina lub fiolet krezolu. Laserowy endoskop konfokalny może być
wykorzystywany w diagnostyce zmian patologicznych układu pokarmowego, np. do
diagnostyki nowotworów jelita grubego i okrężnicy [39, 40].

a) b) c)

Rys. 8.7. Obraz zarejestrowany za pomocą mikroskopu konfokalnego Carl Zeiss Confocor 3. Światłouczulacz
protoporfiryna PPIX w stężeniu 10μg/ml w komórkach HeLa po 12 h inkubacji; a) obraz fluorescencyjny,

b) obraz z kontrastem interferencyjnym DIC, c) nałożenie obrazów a) i b).
Na obrazach widoczna lokalizacja związku (zdjęcia pochodzą z badań

prowadzonych w Grupie Bio-Optyki, H. Podbielska, L. Czernielewski, M. Przybyło)

Jednym z ciekawych osiągnięć techniki jest konfokalna światłowodowa mikrosko-
pia fluorescencyjna (ang. Fibered Confocal Fluorescence Microscopy FCFM), która
umożliwia tzw. biopsją optyczną czyli ocenę tkanek bez konieczności pobierania wy-
cinków. Technika ta jest stosowana m.in. do oceny tkanki nabłonkowej w drogach
oddechowych o średnicy światła 2–3 mm [41].

8.3.3.  Mikroskopowe obrazowanie
czasu zaniku fluorescencji (FLIM)

Kolejną metodą mikroskopii fluorescencyjnej jest rejestracja obrazów czasowego za-
niku fluorescencji FLIM (ang. Fluorescence-Lifetime Imaging Microscopy). Natężenie
promieniowania fluorescencyjnego I jest zależne od czasu t w sposób następujący [42]:

⎟
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⎜
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τ
tItI exp)( 0 , (1)

gdzie I0 oznacza początkowe natężenie emitowanego promieniowania (w czasie t = 0),
a τ odpowiada czasowi zaniku fluorescencji. Ponieważ czas zaniku fluorescencji τ jest
charakterystyczny dla danego związku fluoryzującego, parametr ten wykorzystuje się
do rozróżnienia poszczególnych barwników, a co za tym idzie struktur, w których te
barwniki się znajdują.
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Dzięki pomiarowi czasu zaniku fluorescencji (a nie jej natężenia) z poszczegól-
nych obszarów próbki można uzyskać wyraźny obraz badanej struktury biologicznej
[43]. W celu uzyskania obrazu FLIM, wzbudza się fluorescencję chromoforów za
pomocą promieniowania laserowego (mogą to być chromofory występujące naturalnie
w tkankach, jak i wprowadzone z zewnątrz). Następnie mierzy się czas zaniku fluore-
scencji. Próbkowanie sygnału musi zachodzić w odstępach czasowych rzędu pikose-
kund, ponieważ czas zaniku fluorescencji wynosi zwykle od 1 do 100 ns.

W odróżnieniu do metod bazujących na pomiarze natężenia fluorescencji, pomiar
czasu życia pozwala uzyskać obrazy niezaburzone przez lokalne zmiany drogi optycz-
nej czy różnice stężenia chromoforów [44]. Jest to szczególnie ważne w przypadku
obrazowania żywych komórek. Jednak z drugiej strony trzeba pamiętać, że na czas
życia fluorescencji silnie wpływa środowisko, w którym znajduje się dany fluorofor.

Mikroskopię FLIM wykorzystuje się do badania lokalnych zmian pH, lepkości,
polarności czy hydrofobowości. Obecność tlenu powoduje wygaszanie fluorescencji,
dzięki temu technika FLIM może posłużyć do obrazowania lokalnych zmian stęże-
nia tlenu w badanych preparacie biologicznym [45]. Ponadto dzięki wykorzystaniu
fluoroforów o czasach życia wrażliwych na obecność jonów (np. Ca2+, Zn2+, Mg2+,
K+, H+, lub Cl–), metoda FLIM umożliwia badanie rozkładu stężenia jonów w bada-
nej próbce.

W mikroskopach FLIM źródłem światła są lasery impulsowe. Najczęściej są to pi-
kosekundowe lasery półprzewodnikowe, które pozwalają emitować światło w dość
dużym zakresie długości fal, np. 375–510 nm. Przykładowe parametry pracy lasera
to częstotliwość 40 MHz, czas trwania impulsu 50 ps [46]. Do rejestracji sygnału flu-
orescencyjnego próbki wykorzystuje się specjalne, zdolne wykryć pojedyncze fotony,
ultraszybkie fotodetektory (np. firma PicoQuant, Lambert Instruments, 3i) lub kamery
smugowe (np. firma Hamamatsu).

8.3.4.  Mikroskopia rezonansowego transferu energii (FRET)

Rezonansowy transfer energii Förstera FRET (ang. Förster Resonance Energy
Transfer) polega na bezpromienistym przekazaniu energii od wzbudzonej cząsteczki
chromoforu, zwanego donorem D, do innego chromoforu, zwanego akceptorem A [47,
48]. Wydajność FRET EFRET zależy od odległości, jaka dzieli donor i akceptor r
zgodnie ze wzorem:

6
0 )/(1

1
Rr

EFRET +
= , (2)

gdzie R0 oznacza tzw. promień Förstera (ang. Förster radius), czyli odległość, na któ-
rej tylko 50% energii wzbudzonego donora jest bezpromieniście przekazywane ak-
ceptorowi, zwykle jest to dystans od 3 do 6 nm.
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Wartość promienia Förstera R0 zależy od wzajemnej orientacji dipoli chromofo-
rów, od kwantowej wydajności fluorescencji donora przy braku akceptora, od współ-
czynnika załamania ośrodka oraz od wielkości obszaru nakładania się widma znorma-
lizowanej fluorescencji donora na widmo absorpcyjne akceptora. Wartość R0 może
być wyznaczona dla dowolnej pary donor–akceptor znajdującej się w danym środowi-
sku [49].

Rezonansowy transfer energii między dwoma chromoforami zachodzi tylko
wówczas, gdy odległość między cząsteczką donora i akceptora zawiera się w prze-
dziale od 1 do 10 nm, a widmo emisyjne donora przynajmniej częściowo nakłada się
na widmo absorpcyjne akceptora. Ze względu na zależność łączącą wydajność rezo-
nansowego transferu energii ze wzajemną odległością donor–akceptor (wzór 2),
metoda FRET jest precyzyjną techniką obrazowania zmian położenia chromoforów.
Wrażliwość na zmiany odległości donor–akceptor, pozwala na wykorzystanie mi-
kroskopii FRET do monitorowania reakcji biochemicznych (np. formowania się
kompleksów białkowych), badania zmian konformacyjnych biomolekuł, śledzenia
ruchów białek oraz lokalizacji określonych struktur w żywych komórkach [50]. Cie-
kawym zastosowaniem techniki FRET jest określenie separacji fazowej w dwuwar-
stwach lipidowych [51].

W celu monitorowania formowania się dwucząsteczkowych kompleksów białek,
jedną z biocząsteczek znakuje się donorem, a drugą akceptorem. Jeżeli obserwowane
cząsteczki zbliżą się na odległość 1–10 nm, między wzbudzanym donorem a akcepto-
rem zachodzi transfer energii, wobec czego obserwuje się wzrost natężenia sygnału
fluorescencji akceptora kosztem fluorescencji donora.

W przypadku badania zmian konformacyjnych, odpowiednimi chromoforami
oznacza się określone obszary białka. Następnie wzbudza się donor i mierzy odpo-
wiedź fluorescencyjną układu. Jeżeli na skutek skręcenia lub zgięcia oznakowanego
białka dojdzie do zmiany odległości między parą donor-akceptor lub do zmiany
wzajemnej orientacji dipoli chromoforów, obserwuje się zmiany sygnału fluore-
scencji.

Mikroskopia FRET pozwala na monitorowanie oddziaływań między białkami.
Na przykład można stwierdzić czy białka występujące w mitochondrium, tracą
wzajemne powinowactwo w miarę postępowania apoptozy. Znakując jedno białko
oznakowano donorem np. niebieskim białkiem fluoryzującym BFP (ang. Blue Flu-
orescent Protein), a drugie akceptorem – zielonym białkiem fluoryzującym GFP
(ang. Green Fluorescent Protein), można obserwować zmianę kompleksu w czasie
[52].

W technice FRET najczęściej wykorzystuje się zielone białko fluoryzujące GFP
i jego pochodne, które emitują światło niebieskie BFP, cyjanowe CFP (ang. Cyan
Fluorescent Protein), żółte YFP (ang. Yellow Fluorescent Protein) i czerwone RFP
(ang. Red Fluorescent Protein). W technikach bazujących na FRET zastosowanie
znalazły również barwniki cyjaninowe (np. Cy 2, Cy 3, Cy 5, Cy 5.5).
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Promień Förstera jest charakterystyczny dla danej pary donor–akceptor. Przykła-
dowo wartość R0 dla pary wzmocnione zielone białko fluoryzujące EGFP (D) – barw-
nik Alexa Fluor 546 (A) wynosi 5,7 nm, a dla pary fikoerytryna (D) – cyjanina Cy5 (A)
wynosi 7,2 nm. Dzięki temu, dobierając odpowiednio parę donor–akceptor, można
określić z dużą dokładnością wzajemną odległość molekuł.

W mikroskopii FRET obserwowane jest również zjawisko fotowybielania (ang.
photobleaching). Cząsteczki chromoforów mogą ulegać przemianom chemicznym pod
wpływem absorpcji światła [53]. Prowadzić to może do nieodwracalnego zaniku ich
zdolności do fluorescencji. Jednak ich wrażliwość na fotouszkodzenia występuje tylko
wówczas, gdy znajdują się w stanie wzbudzonym. Zatem przekazanie energii wzbu-
dzonej cząsteczki donora cząsteczce akceptora skraca czas życia donora w stanie
wzbudzonym, co zapobiega jego fotodegradacji. Mierząc czas zaniku fluorescencji
donora w obecności akceptora τda i bez obecności τd, można określić wydajność reak-
cji FRET:

d

da
FRETE

τ
τ

−=1 (3)

W celu wyznaczenia tego samego parametru, można również zmierzyć czas zaniku
fluorescencji akceptora w obecności i pod nieobecność cząsteczek donora. Następnie,
wykorzystując uzyskane dane i zależność opisaną wzorem (2), określa się odległość dzie-
lącą cząsteczki donora i akceptora r. Technikę FRET często łączy się również z obrazo-
waniem czasu zaniku fluorescencji FLIM.

Ze względu na wąskie pasmo emisji, długi czas życia fluorescencji (0,5–2 ms)
i fotostabilność, jako donory wykorzystuje się także związki lantanowców (np. Tb,
Eu). Długi czas zaniku fluorescencji jest pożądany ze względu na możliwość elimina-
cji promieniowania tła z obrazu badanej próbki. Czas zaniku promieniowania tła zwy-
kle nie przekracza 2 μs, co przy użyciu długożyjących fluoroforów pozwala na wycię-
cie niepożądanego sygnału bez pogorszenia jakości obrazu.

Jako pary donor-akceptor próbuje się także wykorzystywać kropki kwantowe (pół-
przewodnikowe struktury o nanometrowych wymiarach) wykonane np. z selenku kadmu
pokrytego siarczkiem cynku CdSe/ZnS. Kropki kwantowe, podobnie jak związki lanta-
nowców, charakteryzują się dużą wydajnością fluorescencji, wąskim pasmem emisji
i fotostabilnością oraz długim czasem zaniku fluorescencji.

Technika FRET znajduje coraz większe zastosowanie biomedyczne, głównie w celu
obserwacji transportu oraz zmian konformacyjnych biocząsteczek (np. białek lub neu-
rotransmiterów) w komórkach oraz przestrzeniach międzykomórkowych [54, 55, 56].

Mikroskopy pozwalające na obrazowanie próbek techniką FRET wykorzystują
technikę konfokalną. Przykładem mogą być laserowe skanujące mikroskopy konfo-
kalne firmy Olympus. W takim mikroskopie wiązka lasera Ar-Kr jest przepuszczana
przez przestrajalny filtr akustooptyczny, a następnie kierowana na preparat. Obrazy są
rejestrowane przy pomocy dwóch wysokorozdzielczych kamer CCD wyposażonych
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we wzmacniacze sygnału. Każda z kamer rejestruje osobny kanał (inną długość fali)
[52]. Na przykład dla wspominanej wyżej pary wzmocnione zielone białko fluoryzu-
jące EGFP (D) - barwnik Alexa Fluor 546 (A), długości fal rejestrowanych sygnałów
wynoszą odpowiednio 509 nm (D) oraz 573 nm (A) [57, 58].

8.4.  Mikroskopia elektronowa

W mikroskopie elektronowym zamiast światła wykorzystuje się wiązki elektro-
nów, przyśpieszanych pod wpływem silnego pola elektrycznego. Elektrony emitowa-
ne z katody (w wyniku termoemisji lub emisji polowej) są przyspieszane na skutek
różnicy potencjałów pomiędzy katodą a anodą. W wyniku oddziaływania z badanym
materiałem niektóre elektrony tracą energię kinetyczną i zostają pochłonięte. Niektóre
natomiast ulegają odbiciu lub wzbudzają emisję sygnałów wtórnych.

Zdolność rozdzielcza mikroskopu elektronowego jest znacznie większa niż mikro-
skopu świetlnego, gdyż długość fali przyspieszanych elektronów jest dużo mniejsza
niż długość fal światła widzialnego, czy promieniowania ultrafioletowego. Preparaty
badane w mikroskopii elektronowej muszą znajdować się w próżni (10–4–10–6 Pa).

Długość fali elektronów, wykorzystywana do uzyskania powiększonego obrazu
w mikroskopie elektronowym, jest proporcjonalna do pierwiastka z napięcia przyspie-
szającego elektrony w polu elektrycznym. Bardzo cenną zaletą wysokonapięciowych
mikroskopów elektronowych jest zdolność do prześwietlania preparatów o dużej gru-
bości, nawet około 10 μm.

Zdolność rozdzielcza mikroskopu elektronowego wynosi około 1 nm (10–9 m.)

Mikroskopia elektronowa jest z powodzeniem stosowana do obrazowania biomate-
riałów na poziomie monocząsteczkowym [59]. Ograniczeniem tej techniki jest jednak
konieczność wykonywania pomiarów próbek charakteryzujących się przewodnictwem
elektrycznym. W przypadku materiału biologicznego konieczne jest więc odpowiednie
kontrastowanie badanego preparatu. Procedura przygotowania materiału biologiczne-
go do badań za pomocą mikroskopii elektronowej oparta jest technikach niskotempe-
raturowych [60, 61] lub na kontrastowaniu za pomocą soli metali ciężkich (np. soli
uranu, wolframu lub molibdenu).

Zastosowanie mikroskopii elektronowej w biologii umożliwia badanie nanostruk-
tur komórkowych, a dzięki temu poznanie metabolizmu komórkowego [62, 63].
Technika ta umożliwia bardzo precyzyjne badanie bakterii, bakteriofagów oraz wiru-
sów [64]. Mikroskopy elektronowe znajdują również zastosowanie w badaniach mate-
riałowych i biomateriałów, w archeologii i badaniach historycznych.



8. Badania mikroskopowe w biomedycynie 235

Mikroskopy elektronowe możemy podzielić na:
– skaningowe mikroskopy elektronowe,
– transmisyjne mikroskopy elektronowe,
– emisyjne mikroskopy elektronowe,
– odbiciowe mikroskopy elektronowe.
Czołowymi producentami mikroskopów elektronowych są firmy: Zeiss, FEI,

TESCAN, Philips, Hitachi oraz firma Jeol Ltd. [16, 65, 66, 67, 68]. Podstawy fizyczne
mikroskopii elektronowej można znaleźć na stronach internetowych lub książkach
[69, 70]. Oferowany jest również interaktywny wykład na temat wirtualnej skaningo-
wej mikroskopii elektronowej vSEM [71].

Elektronowy mikroskop transmisyjny
Transmisyjny mikroskop elektronowy (ang. Transmission Electron Microscopy,

TEM) umożliwia obrazowanie wewnętrznej struktury preparatów. Źródłem elektro-
nów jest zazwyczaj włókno wolframowe, z którego elektrony są uwalniane na drodze
termoemisji. Napięcie przyspieszające elektrony jest znacznie wyższe niż w mikro-
skopie skaningowym SEM i wynosi 100–400 kV. Zaletą wysokiego napięcia jest
zwiększona rozdzielczość obrazu, dzięki mniejszej długości fali elektronów i zwięk-
szona głębokość wnikania w preparat. Specjalistyczne wysokonapięciowe urządzenia
pracują przy napięciu nawet 1 MV.

Długość fali wiązki elektronów jest odwrotnie proporcjonalna do pierwiastka
kwadratowego napięcia przyspieszającego: Im krótsza fala, tym wyższa roz-
dzielczość.

Transmisyjny mikroskop elektronowy TEM jest doskonałym narzędziem do badań
nanostrukturalnych materiałów biologicznych [72]. Utrudnieniem w badaniach TEM
jest skomplikowana i czasochłonna preparatyka próbek. Preparat do badań TEM może
mieć nie więcej niż kilkaset nanometrów grubości i ma przeważnie postać dysku
o średnicy około 3 mm.

Obraz mikroskopowy powstaje wskutek ugięcia elektronów na strukturach prepa-
ratu. Stopień ugięcia elektronów zależy od masy cząsteczkowej tych struktur. Im
większa masa cząsteczkowa, tym więcej elektronów zostaje ugiętych. Elektrony nie-
ugięte na strukturach przechodzą przez preparat i wzbudzają ekran do świecenia.
Pierwiastki, które wchodzą w skład preparatów biologicznych należą do tzw. lekkich,
np. C, P, Na, K, S. Przygotowanie takiego preparatu wymaga złożonej procedury
przygotowawczej i odpowiednio precyzyjnego aparatu do krojenia – ultramikrotomu.
Preparat umieszczany jest na błonach nośnych, na siateczkach podtrzymujących, na-
stępnie jest kontrastowany związkami metali ciężkich np. Os, W, U, Mo. Sole metali
adsorbowane selektywnie na niektórych strukturach komórkowych zwiększają czytel-
ność obrazu.
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Dzięki bardzo wysokiej rozdzielczości transmisyjny mikroskop elektronowy może
być stosowany do obrazowania nanometrowych struktur biomateriału [73, 74]. Zdol-
ność rozdzielcza mikroskopii TEM umożliwia również obrazowanie zmian struktural-
nych wewnątrz i poza komórką, a także charakterystykę procesów biochemicznych
i biofizycznych, zachodzących w komórkach eukariotycznych [75]. Nadaje się rów-
nież do badania bionanomateriałów (patrz rys. 8.8).

Rys. 8.8. Nanoproszek SiO2 domieszkowany srebrem (badania prowadzone w Grupie Bio-Optyki,
K. Wysocka-Król, H. Podbielska). Zdjęcia z transmisyjnego mikroskopu elektronowego Tesla BC 500

(napięcie przyspieszające 90 kV, zdolność rozdzielcza 1 nm, zakres temperatur do 1100 K).
Zdjęcia otrzymane we współpracy z Zakładem Spektroskopii Stanów Wzbudzonych Instytutu

Niskich Temperatur i Badań Strukturalnych PAN we Wrocławiu dzięki uprzejmości prof. W. Stręka

Elektronowy mikroskop skaningowy (SEM)
Skaningowy mikroskop elektronowy (ang. Scanning Electron Microscopy, SEM)

jest stosowany do badania mikrostruktur, głównie powierzchni preparatów. Pomiar za
pomocą SEM polega na skanowaniu badanej próbki wiązką elektronów. Podczas ska-
nowania próbki detektor zbiera sygnały, emitowane z każdego punktu skanowanej
powierzchni. Napięcie przyspieszające wynosi około 1–30 kV.

Podczas bombardowania elektronami z powierzchni próbki emitowane jest spek-
trum niskoenergetycznych elektronów wtórnych, biorących udział w tworzeniu obra-
zu. Sygnały wtórne, generowane na skutek oddziaływania wiązki pierwotnej elektro-
nów z próbką, to:

– elektrony wtórne – to elektrony wyrzucone z wewnętrznych powłok elektrono-
wych atomów próbki na skutek zderzeń niesprężystych z elektronami pierwot-
nymi (elektronami wiązki),

– elektrony wstępnie rozproszone – to pierwotne elektrony (elektrony wiązki), które
na skutek zderzeń sprężystych z jądrami atomów próbki zostały „odbite” z po-
wrotem od próbki,

– elektrony Augera – to elektrony emitowane z zewnętrznych powłok elektrono-
wych atomu,

– promieniowanie rentgenowskie (promieniowanie X) – jest to promieniowanie
elektromagnetyczne o długości fali od 10 pm do 10 nm.
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Elektrony wtórne są następnie wychwytywane przez detektor, wzmacniane i ge-
nerowany jest sygnał elektryczny. Sygnał jest wzmacniany elektronicznie i przesy-
łany do monitora, a natężenie świecenia plamki na ekranie jest proporcjonalne do
wielkości sygnału z detektora. Plamka na kineskopie przesuwa się z taką samą czę-
stotliwością, jak wiązka po powierzchni próbki. Na monitorze widać obraz odpo-
wiadający topografii powierzchni, od której zostały odbite elektrony. Elektronowy
mikroskop skaningowy, podobnie jak mikroskop transmisyjny, wymaga umieszcze-
nia preparatu w próżni.

Zdolność rozdzielcza mikroskopu zależy przede wszystkim od średnicy wiązki: im
mniejszy przekrój wiązki, tym większą uzyskuje się rozdzielczość obrazu. Powiększe-
nia uzyskiwane za pomocą mikroskopu skaningowego nie przekraczają kilkudziesię-
ciu tysięcy razy.

Rys. 8.9. Nanoproszek SiO2 domieszkowany srebrem (badania prowadzone w Grupie Bio-Optyki,
K. Wysocka-Król, H. Podbielska). Mikrofotografia powierzchni otrzymana za pomocą Skaningowego
Mikroskopu Elektronowego VEGA TS 5136 MM (TESCAN) współpracującego z mikroanalizatorem

rentgenowskim INCA x-sight (Oxford Instruments Analytical). Zdjęcia otrzymane we współpracy
z Wydziałem Chemii Nieorganicznej oraz Wydziałem Fizyki Eksperymentalnej Uniwersytetu Comenius

w Bratysławie dzięki uprzejmości prof. A. Plecenika i prof. G. Plescha

Za pomocą mikroskopii skaningowej możliwe jest obrazowanie preparatów roślin-
nych, zwierzęcych, materiałów i biomateriałów. Możliwa jest charakterystyka struktur
komórkowych związanych z powierzchnią komórki, jak i struktur wewnątrzkomórko-
wych [76, 77, 78]. Ciekawe obrazy zarejestrowane w mikroskopie SEM można zna-
leźć na stronie [79].

Skaningowa mikroskopia elektronowa ma zastosowanie w badaniach in vitro
powierzchni biomateriałów stosowanych w implantologii i inżynierii tkankowej,
używanych do wspomagania, rekonstrukcji lub zastąpienia funkcji żywych komó-
rek. Nadaje się do charakteryzacji nanobiomateriałów (patrz rys. 8.9). Za pomocą
SEM charakteryzowane są powierzchnie implantów kostnych i zębowych, socze-
wek kontaktowych, stentów i zastawek, jak również sztucznych organów i tkanek
[80, 81, 82].



M. KOPACZYŃSKA i in.238

8.5.  Mikroskopia sond skanujących

Do mikroskopów z sondą skanującą (ang. Scanning Probe Microscopy, SPM) zali-
czyć należy: skaningowy mikroskop tunelowy (ang. Scanning Tunneling Microscopy,
STM) oraz mikroskop sił atomowych (ang. Atomic Force Microscopy, AFM). Skonstru-
owano różne typy mikroskopów o podobnych założeniach konstrukcyjnych. Najbardziej
znane rozwiązania to: mikroskop sił magnetycznych (ang. Magnetic Force Microscope,
MFM), mikroskop sił elektrostatycznych (ang. Electrostatic Force Microscope, EFM),
mikroskop optyczny bliskiego pola (ang. Scanning Near-field Optical Microscope,
SNOM) oraz mikroskop sił tarcia (ang. Friction Force Microscope, FFM).

Mikroskopy z sondą skanującą wykorzystują oddziaływanie pomiędzy sondą pomia-
rową a materiałem badanej próbki do odwzorowania topografii oraz charakterystyki
fizykochemicznej badanego materiału. Należy również zwrócić uwagę na fakt, że obra-
zowanie za pomocą SPM może odbywać się zarówno w powietrzu, jak i w zamkniętej
komorze (gaz, próżnia, ciecz).

Mikroskopia sond skanujących z uwagi na bardzo dużą rozdzielczość, bliską roz-
dzielczości atomowej, jest metodą znajdującą coraz szersze zastosowanie w wielu
dziedzinach nauki (fizyce, chemii, biologii), w technice (nanotechnologii, elektronice),
w inżynierii materiałowej i biomedycznej oraz w medycynie [83, 84, 85, 86]. Do
głównych producentów mikroskopów tej klasy należą firmy: Brucker, Veeco, JPK
Instruments oraz firma Asylum Research [87, 88, 89]. Bruker Nano Surfaces Business
jest wiodącym i wszechstronnym dostawcą aparatury laboratoryjnej oraz pomiarowej.
W ofercie firmy znajduje się szereg wysokiej jakości urządzeń do analizy materiało-
wej znajdującej zastosowanie zarówno w celach naukowych jak i przemysłowych.
Bruker oferuje ponadto mikroskopy AFM/SPM w tym wiodące na rynku modele
MultiMode oraz Dimension ICON. Światowy koncern Brucker w roku 2011 przejął
działalność amerykańskiej firmy Veeco, będącej do tej pory czołowym producentem
mikroskopów SPM.

8.5.1.  Skaningowy mikroskop tunelowy (STM)

W skaningowej mikroskopii tunelowej (STM) wykorzystuje się efekt tunelowania
elektronów pomiędzy przewodzącą sondą a próbką pod wpływem różnicy potencja-
łów.

Efekt tunelowy – przenikanie cząstki przez barierę potencjału wyższą od energii
kinetycznej cząstki. Prawdopodobieństwo przejścia rośnie z energią cząstki,
a maleje eksponencjalnie z szerokością bariery.
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Próbka przewodząca jest skanowana za pomocą sondy skanującej, której ruch można
kontrolować. Ramię trzymające sondę połączone jest w pętli sprzężenia zwrotnego
z układem piezoelektrycznym (tzw. skanerem piezoelektrycznym), który pod wpływem
napięcia elektrycznego zmienia w niewielkim stopniu swoje wymiary w trzech prosto-
padłych kierunkach (x i y – skanowanie w płaszczyźnie, z – zbliżanie i oddalanie sondy
od próbki). W wielu konstrukcjach układ piezoelektryczny porusza próbką, a sama son-
da pozostaje nieruchoma. Skanowanie kolejnych linii i punktów obrazu próbki odbywa
się według z góry zadanego programu, natomiast odległość pomiędzy sondą a próbką
jest ustalana przez szybki układ sprzężenia zwrotnego, zapewniający przepływ stałego
prądu. Obraz STM powierzchni próbki uzyskuje się przez pomiar natężenia prądu pły-
nącego w układzie.

Rozdzielczość w mikroskopii sond skanujących STM wynosi 0,1 nm wzdłuż
osi z, a wzdłuż osi x i y STM osiąga rozdzielczość subangstremową

Aby uzyskać tak wysoką rozdzielczość mikroskop musi być izolowany od drgań
mechanicznych. W przypadku bardzo gładkich próbek możliwe jest utrzymywanie
stałej wysokości i rejestrowanie wyłącznie zmian prądu tunelowego. Odległość sondy
od powierzchni próbki jest rzędu od kilku angstremów do 1 nm.

Otrzymany obraz odzwierciedla topografię powierzchni oraz strukturę elektronową
materiału. Ograniczeniem tej techniki jest fakt, że zarówno sonda pomiarowa, jak i próbka
muszą być materiałami przewodzącymi. Mikroskop STM może być zaprojektowany do
pomiarów w dwóch trybach pracy: w trybie stałej odległości oraz w trybie stałego prądu.

Skaningowe mikroskopy tunelowe znajdują szczególnie zastosowanie w obrazo-
waniu biomateriałów w implantologii oraz inżynierii biomedycznej. Charakterystyce
nanostrukturalnej poddaje się powierzchnie materiałów, które mają rekonstruować
lub zastępować żywe tkanki [90, 91, 92].

Dzięki wysokiej rozdzielczości mikroskop STM stał się pierwszym narzędziem
nanotechnologicznym, mogącym z rozdzielczością atomową obrazować struktury
pojedynczych cząsteczek [93, 94], jak również manipulować obiektami, znajdujący-
mi się na powierzchni skanowanej. W nanomanipulacji wykorzystuje się fakt, że gdy
do sondy zostanie przyłożone napięcie większe niż podczas skanowania, to może ona
oderwać pojedynczy atom z powierzchni próbki i przełożyć go w inne miejsce. Efekt
ten wykorzystuje się do modyfikacji powierzchni biomateriałów [95, 96].

8.5.2.  Mikroskop sił atomowych (AFM)

Mikroskopia sił atomowych (AFM) umożliwia obrazowanie struktur biologicz-
nych w nanoskali. Zaletą tej metody jest fakt, że pozwala badać nie tylko powierzch-
nię przewodników, ale również izolatorów i półprzewodników. W technice AFM sto-
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suje się sondy pomiarowe o średnicy od 2–50 nm. W odróżnieniu od techniki STM
sonda skanuje powierzchnię, rejestrując siłę w funkcji położenia.

Podobnie, jak w technice STM, badanie metodą AFM wykonuje się w dwóch try-
bach: stałej wysokości lub stałej siły. W pierwszym przypadku wysokość sondy nie
ulega zmianie podczas skanowania, mierzone są zmiany wychylenia dźwigni. Metoda
ta charakteryzuje się dużą szybkością skanowania, dzięki czemu możliwy jest pomiar
procesów zachodzących w czasie rzeczywistym. W trybie stałej siły sonda porusza się
w kierunku prostopadłym do próbki, tak aby ugięcie, a co za tym idzie siła, z jaką
działa ona na powierzchnię, było stałe. Topografia powierzchni jest wyznaczana na
podstawie różnic w położeniu sondy.

Ostrze AFM znajduje się na sprężystej mikrodźwigni (mikrobelce, ang. canti-
lever). Pomiar ugięcia dźwigni jest najczęściej dokonywany metodami optycznymi.
Występowanie sił magnetycznych, elektrostatycznych i oddziaływań międzyatomo-
wych pomiędzy atomami ostrza i badanej powierzchni umożliwia detekcję ruchów
ostrza, a dzięki temu obrazowanie powierzchni.

Metoda AFM zapewnia pomiar badanej powierzchni z bardzo dużą rozdzielczo-
ścią. Pomiary AFM można prowadzić w próżni, w powietrzu, a także w cieczach.

W mikroskopie AFM rozdzielczość teoretyczna wynosi 0,1 nm względem osi x i y
oraz 0,01 nm względem osi z rozdzielczość

W praktyce rozdzielczość jest na ogół mniejsza i jest uwarunkowana wieloma
czynnikami, między innymi takimi, jak rodzaj skanowanej próbki, sposób nanoszenia
materiału, rodzaj sondy skanującej oraz warunki przeprowadzania pomiaru.

W mikroskopii sił atomowych wyróżniamy trzy podstawowe mody pracy: kontak-
towy (ang. contact mode), bezkontaktowy (ang. non-contact mode) oraz kontaktu prze-
rywanego (ang. tapping mode). Ten ostatni znajduje szczególne zastosowanie w po-
miarach strukturalnych cząsteczek biologicznych oraz w charakterystyce procesów
zachodzących między nimi. Tryb kontaktu przerywanego umożliwia rejestrację trój-
wymiarowych obrazów topografii oraz obrazów kontrastu fazowego, które jest rozsze-
rzeniem metody kontaktu przerywanego (patrz rys. 8.10).

Mikroskopia AFM ma coraz szersze zastosowanie w naukach biomedycznych. Umoż-
liwia nie tylko trójwymiarową charakterystykę badanego materiału, ale również charakte-
rystykę fizykochemiczną, a także nanomanipulację za pomocą sondy pomiarowej.

Technika AFM jest obecnie stosowana w wielu badaniach biologicznych i me-
dycznych, między innymi związanych z charakterystyką funkcjonalną i strukturalną
DNA i RNA [97, 98], kompleksów kwasów nukleinowych z białkami [99, 100],
chromosomów [101, 102], błon komórkowych [103, 104], białek [105, 106], lipidów
[107, 108] oraz w badaniach morfologii komórek [109, 110]. AFM umożliwia monito-
ring oddziaływań leków z komórkami i tkankami [111, 112] oraz badania biodegradacji
cząsteczek [113, 114]. W przeciwieństwie do mikroskopu elektronowego, próbka AFM
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nie podlega kontrastowaniu, specyficznym modyfikacjom lub zamrażaniu, a pomiar
w AFM może się odbywać zarówno w powietrzu, jak i w buforze.

Rys. 8.10. Obrazy AFM podwójnych nici kwasu nukleinowego DNA, a) obraz topografii,
b) obrazowanie fazowe. Obrazy zarejestrowane przez dr hab. Martę Kopaczyńską

na Uniwersytecie Kalifornijskim w Berkeley

Mikroskopia sił atomowych jest stosowana również w pomiarach dynamicznych
zmian biocząsteczek w czasie rzeczywistym [115, 116]. Pomiary te umożliwiają ba-
dania elastyczności biomolekuł, charakterystykę sił oddziaływań międzycząsteczko-
wych, a także badanie kinetyki procesów komórkowych [117, 118].

Wyniki uzyskane w badaniach wykonanych za pomocą AFM mają wpływ na każdą
dziedzinę nauk biologicznych i medycznych, a znaczenie samej metody rośnie wraz
z nowymi wyzwaniami, jakie stawia przed nami medycyna i inżynieria biomedyczna.

8.6.  Zastosowanie technik mikroskopowych w medycynie

Intensywny rozwój medycyny i nauk medycznych pociąga za sobą konieczność
znajdowania narzędzi badawczych, dostarczających coraz bardziej szczegółowych
informacji na temat biochemii i biofizyki badanych preparatów. Rozwój technik mi-
kroskopowych jest uważany za jedno z najistotniejszych osiągnięć w zakresie diagno-
styki medycznej. Wprowadzenie do diagnostyki klinicznej wysokorozdzielczych tech-
nik mikroskopowych umożliwiło bardzo szybkie i wysoce precyzyjne rozpoznawanie
wielu schorzeń, chorób genetycznych oraz identyfikację patologii na poziomie mole-
kularnym. Nowoczesne metody mikroskopowe odgrywają ważną rolę w badaniach
dynamicznych właściwości układów biologicznych, oddziaływań międzycząsteczko-
wych oraz oddziaływań na poziomie nanostrukturalnym.
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Jedną z technik łączących metody mikroskopowe jest mikroskopia wirtualna, która
może mieć duże znaczenie w dalszym rozwoju medycyny i inżynierii biomedycznej
[119]. W mikroskopii wirtualnej mamy możliwość skanowania i archiwizowania baz
danych rzadkich i cennych preparatów biologicznych. Wyniki mogą być następnie udo-
stępniane publicznie w celu prezentacji, edukacji lub podczas telekonferencji pomiędzy
klinikami. Rzeczywistość wirtualna może znaleźć zastosowanie w szkoleniu i w diagno-
styce oraz przy operacjach wykonywanych zdalnie za pomocą robotów medycznych.
W przyszłości jej rozwój spowoduje, że wykorzystanie robota będzie tańsze niż zatrud-
nienie całego zespołu operacyjnego, a dokładność maszyny wielokrotnie przewyższy
sprawność najzdolniejszych operatorów.
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9.1. Wstęp

W książce „Mikroskopia optyczna” Prof. Pluta napisał na wstępie: „...mikroskop jest
instrumentem, w którym tkwią i skutecznie funkcjonują bodajże najbardziej fascynujące
i oko cieszące zjawiska optyki fizycznej...” [1]. Każdy, kto miał do czynienia z różnego
typu endoskopami, czy to w laboratorium optycznym, czy to pracując z tym instru-
mentem w praktyce lekarskiej, czy też studiując literaturę przedmiotu, na pewno przy-

III. Wybrane elementy optycznej diagnostyki biomedycznej
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zna, że powyższe zdanie opisuje doskonale również naturę endoskopów. Endoskopy,
czyli urządzenia pozwalające na inspekcję w trudnodostępnych miejscach, stosowane
są od kilkudziesięciu lat nie tylko w medycynie [2, 3, 4, 5, 6], ale także i w technice
[7, 8]. Tej tematyce, w aspekcie aplikacyjnym, poświęcone są też czasopisma, przy-
kładowo: Visible Human Journal of Endoscopy (VHJOE) [9] i Endoscopy [10].

9.2.  Budowa endoskopu

Współczesny endoskop jest urządzeniem składającym się z trzech zasadniczych
części: źródła światła, kabla światłowodowego prowadzącego wiązkę oświetlającą
oraz układu obrazującego, którego zadaniem jest przeniesienie obrazu z wnętrza ciała
lub urządzenia technicznego na zewnątrz do obserwatora. Istnieje też dodatkowe
oprzyrządowanie, umożliwiające przeprowadzenie niektórych zabiegów diagnostycz-
nych lub terapeutycznych. Układ obrazujący endoskopu składa się z obiektywu, ukła-
du przenoszącego i okularu, przy czym układ przenoszący może stanowić system so-
czewek, soczewki Hopkinsa (ang. rod lenses) lub uporządkowana wiązka włókien
światłowodowych. Schemat układu obrazującego przedstawiony jest na rys. 9.1.

Rys. 9.1. Schemat układu obrazującego endoskopu

Widzimy zatem, iż endoskop ma budowę zbliżoną do układu mikroskopowego
(obiektyw, okular), jednak z tą różnicą, iż występuje w nim jeszcze jeden dodatkowy
element, a mianowicie układ przenoszenia. W przypadku zwykłych mikroskopów
obiektyw prowadzi do utworzenia obrazu pośredniego badanego przedmiotu, który jest
następnie odwzorowywany bezpośrednio przez okular w celu uzyskania powiększonego
prostego obrazu przedmiotu. W przypadku endoskopów, które są wykorzystywane do
obserwacji trudnodostępnych przestrzeni, znajdujących się znacznej odległości od ob-
serwatora, konieczne jest zastosowanie dodatkowych układów optycznych, które
umożliwią przeniesienie obrazu obiektu na znaczną odległość od obiektywu. Rolę tę
pełni właśnie układ przenoszenia, który może być traktowany jako układ optyczny
przenoszący obraz obiektu z jednej pozycji do drugiej.

Jest on wykorzystywany nie tylko w endoskopach, lecz również w celownikach
optycznych oraz peryskopach. Składa się on z szeregu układów odwracających obraz
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z jednostkowym powiększeniem poprzecznym. Układy te pozwalają na znaczne
zwiększenie odległości pomiędzy obiektywem a okularem.

W celu przeniesienia obrazu stosuje się różne techniki związane z wykorzystaniem
m.in. soczewek, zwierciadeł, pryzmatów, bądź też włókien światłowodowych. Przy-
kładowe układy przeniesienia zostały przedstawione na rys. 9.2. To właśnie ze wzglę-
du na rodzaj zastosowanego w endoskopie układu przenoszenia wprowadzono po-
wszechny ich podział na: endoskopy sztywne i giętkie. W endoskopie sztywnym układ
przenoszenia składa się z soczewek, które muszą być umieszczone w sztywnej obu-
dowie, aby zapewnić prawidłową pracę toru optycznego (soczewki muszą być współ-
osiowe, wyjustowane, w stałych odległościach). Natomiast w endoskopach giętkich,
zwanych też fiberoskopami, układ przenoszenia stanowi wiązka światłowodów, dzięki
czemu endoskop może być (w pewnych granicach) zginany.

Endoskop składa się ze źródła światła, kabla światłowodowego prowadzącego
wiązkę oświetlającą oraz układu obrazującego.

Układ obrazujący endoskopu składa się z obiektywu, układu przenoszącego
i okularu.

Układ przenoszenia może być soczewkowy lub światłowodowy.

Rys. 9.2. Przykładowe techniki przenoszenia obrazu z wykorzystaniem soczewek (u góry),
zwierciadeł (w środku) oraz włókien światłowodowych (na dole)

Rysunek 9.3 ilustruje budowę endoskopu sztywnego (soczewkowy układ przeno-
szenia obrazu) i endoskopu giętkiego (światłowodowy układ przenoszenia obrazu).
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Rys. 9.3. Soczewkowy i światłowodowy układ przenoszenia obrazu w endoskopie

W endoskopach z elektronicznym układem przenoszenia głównym elementem
optycznym układu obrazującego jest obiektyw, odwzorowujący obraz przedmiotu na
element światłoczuły CCD. Stamtąd drogą elektroniczną obraz jest transmitowany
bezpośrednio do monitora. Różne konstrukcje optyczne endoskopów światłowodo-
wych, jak i zjawiska fizyczne z tym związane, przedstawione zostały w pracy [11].
Oprócz układów oświetlających i obrazowych, endoskopy posiadają też kanały in-
strumentacyjne, pozwalające na wsunięcie różnych manipulatorów np. nożyczek czy
szczypczyków biopsyjnych (patrz rys. 9.4). Takie przyrządy optyczne umożliwiają
lekarzom zarówno bezpośrednią obserwację i kontrolę całego zabiegu chirurgicznego
w pobliżu operowanego narządu lub tkanki, jak i jego przeprowadzenie.

Rys. 9.4. Widok końca dalszego endoskopu i urządzeń dodatkowych
wsuniętych przez kanały instrumentacyjne [12]
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W praktyce klinicznej stosowane są obecnie różne endoskopy, zarówno sztywne,
jak i giętkie – fiberoskopy. Ich nazwy związane są z miejscem diagnostyki:

– gastroskop służy do wziernikowania żołądka,
– bronchoskop do wziernikowania układu oddechowego,
– atroskop służy do badania stawów,
– angioskop do badania naczyń krwionośnych,
– laparoskop do badania jamy brzusznej,
– hysteroskop do badania jamy macicy,
– ezofagoskop do badania przełyku,
– tracheoskop do wziernikowania płuc/klatki piersiowej,
– rektoskop do wziernikowania jelit:
– jejunoskop – jelita cienkiego,
– kolonoskop – jelita grubego,
– cystoskop do badania pęcherza moczowego,
– fetoskop do diagnostyki płodu w jamie macicy.
Parametry optyczne endoskopów są w zasadzie podobne, różne są tylko ich roz-

miary [13]. Zakres transmisji spektralnej jest w granicach 400–900 nm, powiększenie
od 1 do 10 razy, głębia ostrości od 2 mm do kilku cm, pole widzenia od 10° do 50°.
Ponadto endoskopy giętkie mają ruchome końcówki o promieniu kilku milimetrów
i mogą się zginać w zakresie od –90° do +90°, a w niektórych zastosowaniach kąt ten
może być większy.

Chociaż endoskopia ma już swoje ustabilizowane miejsce w praktyce jako technika
pozwalająca na inspekcję w trudnodostępnych środowiskach, jak jamy ciała czy wnę-
trza urządzeń technicznych, to jak dotąd, nie wyszła ona poza zakres metody czysto
obserwacyjnej i zabiegowej. Połączenie endoskopii z metrologią może dać w efekcie
możliwość także ilościowej oceny badanych endoskopowo obiektów.

9.3.  Zasady optyczne działania endoskopu

Nazwa endoskop pochodzi z języka greckiego: endo od słowa endon = wewnątrz
i skop od słowa skopeo = patrzę. Pierwsze badania endoskopowe datuje się na począ-
tek XIX wieku. Używano wtedy rur, którymi za pomocą zwierciadła doprowadzano
światło świecy do wnętrza. Obecnie endoskopy są urządzeniami w postaci cienkiego
optycznego instrumentu, który jest wprowadzany do wnętrza organizmu przez otwory
naturalne lub wytworzone sztucznie.

Endoskopy są urządzeniami używanymi coraz powszechniej, zarówno w diagno-
styce, jak i podczas zabiegów i operacji chirurgicznych. Spowodowane jest to łatwo-
ścią dostępu endoskopów do trudnodostępnych organów i możliwością przeprowa-
dzania małoinwazyjnych bądź nieinwazyjnych zabiegów.
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Funkcją endoskopu jest umożliwienie obserwacji obiektów niewidocznych podczas
bezpośredniego oglądania, a więc znajdujących się w niedostępnych miejscach, ja-
mach ciała, itp. [14]. Obraz obserwowanego obiektu musi być zgodny (poza ewentu-
alną zmianą skali) z rzeczywistością. Ta identyczność pomiędzy obrazem i obiektem
dotyczy nie tylko rozmiaru, ale także ostrości i proporcji góra–dół i prawo–lewo.

9.3.1.  Działanie oka – powiększenie wizualne

Oko jest znakomitym przykładem naturalnego układu optycznego. W celu dokład-
nego scharakteryzowania procesu odwzorowania optycznego realizowanego przez oko
ludzkie, najpierw wprowadzone zostaną pewne podstawowe pojęcia optyczne.

Układ optyczny – jest to układ powierzchni odbijających lub załamujących światło,
który umożliwia tworzenie obrazów przedmiotów lub przetwarzanie wiązki światła
[15]. Głównymi elementami układu optycznego są:

– główna oś optyczna – prosta łącząca środki krzywizny powierzchni łamiących
układu optycznego;

– ogniska – punkty leżące na głównej osi optycznej; w których przecinają się
promienie biegnące z nieskończoności (wiązka równoległa) po przejściu przez
układ optyczny;

– punkty węzłowe – punkty przecięcia z główną osią optyczną promieni, które po
przejściu przez układ optyczny ulegają tylko przesunięciu równoległemu;

– płaszczyzny węzłowe – płaszczyzny, dla których powiększenie kątowe wynosi (–1);
– płaszczyzny główne – płaszczyzny sprzężone, dla których powiększenie po-

przeczne wynosi (+1);
– ogniskowa  f – odległość ogniska od najbliższej płaszczyzny głównej.
Narząd wzroku stanowi gałka oczna, która składa się z twardówki, rogówki, naczy-

niówki, tęczówki, siatkówki, soczewki i ciała szklistego. Z optycznego punktu widzenia
najważniejsze są rogówka i soczewka, które są ogniskującymi elementami oka. Rogów-
ka ma największą siłę łamiącą (48,83 D dla przedniej powierzchni rogówki i –5,88 D
dla powierzchni tylnej), a soczewka odpowiedzialna jest za akomodację oka, czyli za
zdolność oka do ostrego widzenia z określonej odległości (pomiędzy 250 mm a nie-
skończonością) [16]. Działanie oka demonstruje rys. 9.5. Z punktowego przedmiotu O
wychodzą promienie, które są ogniskowane w ognisku O ′ na siatkówce (patrz rys. 9.5a).
Linie przerywane oznaczają płaszczyzny główne układu optycznego oka.

Aby znaleźć wielkość obrazu (patrz rys. 9.5b), należy przeanalizować bieg promie-
nia, który biegnie z górnego końca przedmiotu Q i przechodzi przez przednie ognisko
oka E. Wielkość obrazu na siatkówce zależy od kąta β [14]. Kąt ten rośnie, gdy odle-
głość D (od przedmiotu do przedniego ogniska) maleje, zgodnie z zależnością:

D
ηβ = , (1)
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gdzie: η – oznacza wysokość przedmiotu (OQ), a D – odległość przedmiotu do przed-
niego ogniska.

(a) 

(b) 

Rys. 9.5. Tworzenie obrazu przez oko

9.3.2.  Działanie lupy

Okular endoskopu może być traktowany jako lupa, gdyż jego rola polega na utwo-
rzeniu powiększonego prostego obrazu przez obserwatora. Dlatego też przypomniany
zostanie tutaj opis odwzorowania optycznego, realizowanego przez lupę. Lupa jest
jednym z najprostszych, obok soczewki, zwierciadła i pryzmatu, układem optycznym
[14]. Schemat działania lupy przedstawiono na rys. 9.6.

Obiekt o wysokości η (OQ) jest umieszczony w takiej odległości od soczewki, że
promienie biegnące z punkt Q po przejściu przez soczewkę ukazują się w punkcie Q′,
tak że płaszczyzna obrazu znajduje się w odległości 250 mm od obserwatora w punk-
cie E. Powiększenie poprzeczne obrazu M jest to wielkość charakteryzująca rozmiary
obrazu optycznego, wytwarzanego za pomocą układu optycznego, w stosunku do
rozmiaru przedmiotu [15]:

η
η′

=M , (2)

gdzie η oznacza wysokość przedmiotu (OQ), a η′ wysokość obrazu (O′Q ′).
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Rys. 9.6. Działanie prostej lupy (objaśnienia w tekście)

Powiększenie przyrządu optycznego jest wielkością charakteryzującą warunki ob-
serwacji obiektu za pomocą tego przyrządu, w porównaniu z warunkami obserwacji
bez jego użycia [15]. Inaczej mówiąc, M jest to stosunek wielkości obrazu siatków-
kowego uformowanego przy użyciu lupy zogniskowanej na odległość 250 mm do
rozmiaru obrazu widzianego bezpośrednio z odległości 250 mm.

Rozdzielczość oka zależy od rozmiaru źrenicy. Optymalna rozdzielczość jest dla
źrenicy o średnicy 2–3 mm. Można wtedy zobaczyć dwa obiekty oddalone od siebie
o odległość kątową β = 1 min (dla odległości D = 250 mm wynosi ona 0,075 mm).
Przyjmuje się, że rozdzielczość oka z odległości 250 mm wynosi 0,1 mm. Taka jest
też granica rozdzielczości endoskopu pracującego z jednostkowym powiększeniem
(M = 1). Jeżeli endoskop ma inne powiększenie, to granica rozdzielczości wynosi:

mm.1,0
⎟
⎠
⎞

⎜
⎝
⎛=

M
η (3)

9.3.3.  Podstawy optyki endoskopu

Jak już to było wspomniane powyżej, każdy wziernik składa się z trzech podsta-
wowych części: obiektywu, układu przenoszenia oraz okularu. W tej części skupimy
się zatem na odwzorowaniu optycznym realizowanym przez endoskopy o różnych
układach przenoszenia. W przypadku współczesnych endoskopów możemy wyróżnić
trzy podstawowe rodzaje układów przenoszenia, które znalazły praktyczne zastosowa-
nie w konstrukcji endoskopów:

– zbudowane z soczewek (w endoskopach sztywnych),
– w postaci uporządkowanej wiązki włókien światłowodowych (w endoskopach

giętkich),
– wykorzystujące włókna gradientowe GRIN (Gradient Index) w endoskopach

sztywnych.
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Poniżej przedstawione zostaną podstawy optyczne działania tych układów przeno-
szenia, jednakże wcześniej omówione zostaną główne zasady działania systemów
optycznych. W ogólnym przypadku każdy układ optyczny może być traktowany jako
układ przenoszenia, gdyż rolą układu optycznego jest przeniesienie informacji z prze-
strzeni przedmiotowej do przestrzeni obrazowej. Układy przenoszenia występują nie
tylko w endoskopach, lecz również w innych układach, w których obrazowany obiekt
znajduje się w pewnej odległości od obserwatora np. w peryskopach. W wielu ukła-
dach układem przenoszenia jest wolna przestrzeń. Układy te mają zazwyczaj powięk-
szenie poprzeczne zbliżone do jedności, ale mogą mieć i inne. Właściwości tych ukła-
dów charakteryzuje niezmiennik Lagrange’a–Helmholtza [17, 18]:

const=anηθ . (4)

gdzie n oznacza współczynnik załamania, η wysokość przedmiotu, a θa kąt aperturowy.
Kolejnym warunkiem opisującym układy przenoszenia, jest relacja wiążąca po-

większenie kątowe φ z powiększeniem poprzecznym M:
2M=φ . (5)

Niezmiennik (4) może zostać wykorzystany do sprawdzenia, czy zaprojektowany
układ przenoszenia będzie odpowiedni do zastosowanego obiektywu oraz okularu
wziernika. Jak wiadomo, obiektyw ma pewną ściśle określoną aperturę numeryczną,
zdefiniowaną przez kąt aperturowy θa i tworzy obraz obiektu o określonej wysokości η′
w ośrodku o współczynniku załamania n. Tym samym układ przenoszenia z nim
współpracujący powinien charakteryzować się niezmiennikiem o tej samej wartości,
jak obiektyw wziernika. Jednocześnie zgodnie z zależnością (5) widzimy, że układy
o jednostkowym powiększeniu poprzecznym, mają w tym przypadku takie samo jed-
nostkowe powiększenie kątowe. Ta symetria sprawia, iż odpowiednia korekcja
obiektywu pozwala na wyeliminowanie aberracji poprzecznych (np. komy, dystorsji),
gdyż układ przenoszenia ich nie wprowadza, lecz może jedynie przenosić te aberracje,
jeżeli obiektyw nie zostanie poprawnie skorygowany. Z kolei aberracje podłużne np.
aberracja chromatyczna, przenoszone są z powiększeniem kątowym równym M 2.

9.3.3.1.  Soczewkowy układ przenoszenia

Podstawowe optyczne składniki endoskopu soczewkowego przedstawione są na
rys. 9.7. W każdym endoskopie wyróżnić możemy trzy podstawowe elementy:

– układ obiektywu – jest to kombinacja soczewek, które dają w płaszczyźnie I
odwrócony obraz przedmiotu O0Q0, znajdującego się w odległości L0. Obraz ten
jest następnie odwzorowywany przez układ przenoszenia.

– układ przenoszenia – składa się z soczewki polowej i obiektywu przenoszenia.
Formuje obraz I w płaszczyźnie I1 z jednostkowym powiększeniem. W endo-
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skopach może być wiele takich układów przenoszenia, które mogą tworzyć ko-
lejne (I1, I2, ...) obrazy I.

– okular – system złożony z soczewki polowej i lupy. Soczewka polowa jest
pierwszą soczewką okularu. Obraz końcowy przedmiotu odwzorowywanego
przez endoskop (w tym przypadku – I1) widziany jest przez okular, który daje
powiększony obraz urojony O0Q0 w O′0Q′0. Widziane jest to przez obserwatora
w punkcie E′.

Rys. 9.7. Odwzorowanie optyczne w endoskopie soczewkowym

Jeżeli endoskop znajduje się w odległości L0 od obiektu, takiej że końcowy obraz
znajduje się 250 mm od oka obserwatora, to wtedy optyczne powiększenie jest równe
liniowemu powiększeniu pomiędzy obiektem i obrazem. Powiększenie to jest iloczy-
nem liniowego powiększenia obiektywu i optycznego powiększenia okularu.

W przypadku, gdy odległość od obiektu jest większa od L0 (L > L0) obraz jest
utworzony dalej od punktu E′, ale dzięki akomodacji oka może być widziany równie
ostro. Jeżeli promień wychodzący z punktu Q leżącego w odległości L (patrz rys. 9.7),
przechodzi przez punkt Q0, leżący w odległości L0, to obraz obydwu obiektów (η = OQ
i η0 = O0Q0). Wynika z tego, że powiększenie liniowe M dla odległości L jest mniejsze
niż dla L0 i wynosi:

0
0

0
0 M

L
LMM ==

η
η . (6)

Widzimy zatem, iż liniowe powiększenie jest odwrotnie proporcjonalne do odle-
głości obiektu. Inną ważną kwestią, oprócz powiększenia endoskopu jest obracanie
obrazu i rola soczewki polowej.
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Powiększenie obiektywu jest ujemne, zatem obraz utworzony przez obiektyw jest
obrócony. Układ przenoszenia ma także powiększenie ujemne. Ponieważ powiększe-
nie okularu jest dodatnie, to aby końcowy obraz, widziany przez obserwatora był pro-
sty, układ przenoszenia musi obrócić obraz, a więc musi składać się z nieparzystej
liczby układów soczewkowych.

W endoskopach powiększenie liniowe zależy od odległości obrazu o endoskopu.
Przedmioty położone dalej są bardziej pomniejszone w przestrzeni obrazowej.

Soczewkowy układ przenoszenia musi się składać z nieparzystej liczby układów
soczewkowych

Natomiast obecność soczewki polowej w układzie przenoszenia jest niezbędna,
ponieważ bez niej wiązka promieni po przejściu przez płaszczyznę obrazową I zosta-
łaby obcięta przez ściany endoskopu (zjawisko to nosi nazwę winietowania). Tylko
promienie ze środka wiązki mogłyby być przeniesione przez dalsze elementy układu
przeniesienia, co wiązałoby się z ograniczonym polem widzenia. Zadaniem soczewki
polowej jest więc załamanie promieni w taki sposób, aby środkowy promień wiązki
przeszedł centralnie przez układ przenoszenia.

Soczewka polowa zapobiega winietowaniu wiązki świetlnej przez ściany endo-
skopu.

9.3.3.2.  Światłowodowy układ przenoszenia

Zastosowanie włókien światłowodowych w endoskopach przyczyniło się w znaczny
sposób do rozwoju tej techniki diagnostycznej, ponieważ umożliwiło konstrukcję gięt-
kich wzierników, które są w stanie dotrzeć w bardziej komfortowy dla pacjenta sposób do

Rys. 9.8. Bieg promieni we włóknie światłowodowym
o skokowym profilu zmian współczynnika załamania
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przestrzeni niedostępnych dla endoskopów sztywnych. Jednocześnie włókna światło-
wodowe umożliwiają przewodzenie światła na znaczne odległości z niewielkimi strata-
mi. Włókna te wykonywane są z dwóch materiałów o różnych współczynnikach zała-
mania (n1, n2). Rdzeń włókna jest wykonany z materiału o większym współczynniku
załamania n2, podczas gdy płaszcz otaczający rdzeń, jest wykonany z materiału
o mniejszym współczynniku załamania n2. Dzięki różnicy współczynników załamania
(n1 < n2), na granicy ośrodków pomiędzy płaszczem a rdzeniem włókna, mamy do
czynienia z całkowitym wewnętrznym odbiciem światła (patrz rys. 9.8).

Maksymalny stożek promieni świetlnych, które będą transmitowane przez włókno
światłowodowe, opisuje maksymalna apertura numeryczna NA (patrz rys. 9.9), którą
wyznaczyć można, korzystając z warunku na kąt graniczny, pod jakim musi padać
promień świetlny na granicę płaszcz–rdzeń, aby zaszło całkowite wewnętrzne odbicie
[19]:

( )
2

1sin
n
n

C =θ . (7)

Zakładając, że włókno znajduje się ośrodku o współczynniku załamania światła rów-
nym n0, wówczas:

( ) ( )ia nn θθ sinsin 20 = (8)

i dodatkowo Ci θθ −= 90 , zatem ostatecznie otrzymujemy następującą zależność na
aperturę numeryczną włókna światłowodowego pracującego w powietrzu:

( ) ( ) ( ) 2
1

2
20

2
20200 sin1cossin nnnnnnnnNA cca −=−=== θθθ . (9)

Rys. 9.9. Określenie apertury numerycznej włókna światłowodowego
znajdującego się o ośrodku o współczynniku załamania n0

Średnica pojedynczego włókna wynosi od 5 do 12 mikrometrów, tym samym w celu
przeniesienia całego obrazu z jednego końca układu przenoszenia na drugi, konieczne
jest zastosowanie kilkudziesięciu lub nawet kilkuset włókien światłowodowych.
W endoskopach stosuje się zazwyczaj światłowodowe układy przenoszenia w postaci
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wiązki włókien. Jednocześnie z uwagi na fakt, iż obraz wyjściowy na powierzchni
wyjściowej takiego układu przenoszenia musi być identyczny z obrazem utworzonym
na jego powierzchni wejściowej, konieczne jest użycie uporządkowanej wiązki włó-
kien światłowodowych (patrz rys. 9.10). Taką uporządkowaną wiązkę włókien świa-
tłowodowych, których obie końcówki mają identyczną lokalizację przestrzenną na
powierzchni wyjściowej oraz wejściowej pęku światłowodów, nazywamy w optyce
obrazowodem. Omawiany element optyczny pełni w tym przypadku rolę układu prze-
noszenia, gdyż obraz utworzony na jego powierzchni wejściowej jest przenoszony
z jednostkowym powiększeniem na powierzchnię wyjściową. Zastosowanie okularu
umożliwia zarówno rejestrację wizualną, jak również cyfrową obrazu badanego
obiektu znajdującego się na powierzchni wyjściowej obrazowodu.

Zastosowane obrazowodów – uporządkowanych włókien światłowodowych przy-
czyniło się do bardziej powszechnego rozwoju wzierników giętkich, które w przeci-
wieństwie do sztywnych wzierników soczewkowych z układami odwracającymi, są
bardziej elastyczne, dzięki czemu mogą być wyginane w pewnym zakresie kątowym,
a tym samym mogą dotrzeć do trudno dostępnych przestrzeni np. układu pokarmowe-
go. Jednocześnie mogą one mieć również dowolną długość, co umożliwia obserwację
obrazów obiektów położonych w znacznych odległościach od obserwatora lub też
innego detektora. W przypadku układu przenoszenia w postaci obrazowodu, zdolność
rozdzielcza takiego układu jest uzależniona od rozmiarów włókien światłowodowych
oraz ich liczby.

Rys. 9.10. Schemat przenoszenia obrazu w endoskopie światłowodowym
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9.3.3.3. Układ przenoszenia zbudowany ze światłowodów gradientowych

W poprzedniej części zaprezentowane zostały endoskopy, w których układ przenosze-
nia tworzyły uporządkowane włókna światłowodowe o skokowej zmianie profilu
współczynnika załamania pomiędzy rdzeniem a płaszczem. Jednakże istnieje jeszcze
inna grupa światłowodów w specyficzny sposób transmitujących światło, które są
wykorzystywane w urządzeniach wziernikujących [13]. Są to tzw. światłowody gra-
dientowe, czyli takie, których profil zmian współczynnika załamania pomiędzy płasz-
czem a rdzeniem zmienia się radialnie lub sferycznie.

Zazwyczaj stosowane są radialne włókna gradientowe. Bieg promienia w takim włók-
nie oraz jego przekrój został pokazany na rys. 9.11, gdzie d oznacza długość włókna,
a r promień bieżący włókna. W radialnych włóknach gradientowych typu SELFOC roz-
kład radialny współczynnika załamania może być opisany w następującej postaci [19]:

( ) ⎟
⎠
⎞

⎜
⎝
⎛ −= 2

max 2
1 ranrn , (10)

gdzie a oznacza pewną dodatnią stałą. Promień wchodzący do włókna pod kątem θ
w punkcie osiowym powierzchni wejściowej biegnie przez nie po sinusoidzie o długo-
ści okresu Γ. Największy dopuszczalny kąt padania promienia na powierzchnię wej-
ściową wynosi [20]:

( )aRna maxsinarc=θ , (11)

gdzie R jest promieniem włókna.

Rys. 9.11. Bieg promienia w gradientowym włóknie światłowodowym
oraz profil zmian jego współczynnika załamania

Dodatkowo łatwo wykazać, iż okres sinusoidy po jakiej biegnie w tym włóknie pro-
mień świetlny jest równy:
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a
π2

=Γ . (12)

W zależności od długości włókna d, może się ono zachowywać, jak soczewka dodat-
nia, ujemna, płytka płasko równoległa (bez lub z inwersją obrazu) lub układ afokalny;
w zależności od wartości długości włókna w stosunku do okresu sinusoidy Γ [20]:

– d < Γ/4: równoległa wiązka promieni jest ogniskowana w pewnej odległości za
wyjściową powierzchnią włókna. W płaszczyźnie tej powstaje odwrócony obraz
odległego przedmiotu;

– d = Γ/4: wiązka równoległa jest ogniskowana na powierzchni wyjściowej włók-
na;

– d < Γ/2: w pewnej odległości za powierzchnią wyjściową włókna powstaje od-
wrócony obraz przedmiotu leżącego w pewnej odległości przed powierzchnią
wejściową włókna;

– d = Γ/2: w tej sytuacji włókno to może być układem afokalnym, tzn. równoległa
wiązka światła wchodzącą do włókna wychodzi z niego również jako wiązka
równoległa, lub też na powierzchni wyjściowej włókna tworzy się obraz przed-
miotu znajdującego się na powierzchni wejściowej (patrz rys. 9.12).

Rys. 9.12. Działanie włókna gradientowego o długości d = Γ/2

Oczywiście odwzorowanie obrazu przedmiotu znajdującego się na wejściu włókna
uzależnione jest zarówno od średnicy samego włókna, jak również wielkości tego
przedmiotu. Właściwości radialnych włókien gradientowych są podobne, jak w przy-
padku soczewek gradientowych. W ogólnym przypadku włókna o bardzo dużej śred-
nicy można traktować właśnie jako soczewki gradientowe. W przypadku wykorzysta-
nia radialnych włókien gradientowych w endoskopach najważniejszym zagadnieniem
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jest możliwość odwzorowania na wyjściowej powierzchni włókna gradientowego
(soczewki gradientowej) obrazu przedmiotu znajdującego się na powierzchni wej-
ściowej, co ma miejsce, gdy d = Γ/2. Jednocześnie, w tym przypadku, taki element
optyczny jest tożsamy z układem odwracającym.

Podobnie, jak w przypadku endoskopów z wiązką włókien światłowodowych ze
skokową zmianą współczynnika załamania, w endoskopach ze światłowodami gra-
dientowymi układ przenoszenia ma postać uporządkowanego pęku radialnych włókien
światłowodowych. Z uwagi na fakt, iż włókna te są znacznie bardziej kruche, a tym
samym mniej elastyczne niż włókna ze skokową zmianą współczynnika załamania,
endoskopy wykorzystujące ten układ przenoszenia są wziernikami sztywnymi i nie
mają możliwości zginania się. Jednakże średnica tych włókien jest znacznie mniejsza
niż średnica włókien ze skokową zmianą współczynnika załamania, zatem możliwe
jest uzyskanie w tym przypadku znacznie większej rozdzielczości.

9.3.4.  Układy odwracające w endoskopach

Obraz endoskopowy musi jak najwierniej oddawać obraz rzeczywistego obiektu
tzn. powinien być on mieć odpowiednią orientacje przestrzenną oraz zachowaną sy-
metrię. Obraz utworzony przez obiektyw endoskopu, stanowiący pierwszy element
optyczny odwzorowujący badany obiekt, jest odwrócony. Stosowane układy przeno-
szenia, jak to już było wspomniane powyżej, mogą opierać się na elementach optycz-
nych, które przenosząc obraz przedmiotu na znaczne odległości od obiektywu, mogą go
kolejno odwracać, jak ma to miejsce w przypadku soczewek, lub też przenosić go bez
odwracania, gdy mamy do czynienia np. ze pękiem włókien światłowodowych. W tym
ostatnim przypadku konieczne jest zatem zastosowanie dodatkowych układów odwra-
cających w endoskopie. Proces ten mogą realizować m.in. takie elementy optyczne jak
soczewki, pryzmaty lub też zwierciadła. W niniejszej części scharakteryzowane zosta-
nie działanie układów odwracających.

9.3.4.1.  Soczewki

Z podstaw optyki geometrycznej wiadomo, iż wzór soczewkowy opisuje relację
pomiędzy odległością l od soczewki odwzorowywanego przez nią przedmiotu, odle-
głością l′, w jakiej utworzony zostanie obraz tego przedmiotu oraz wielkością charak-
teryzującą tę soczewkę, czyli jej odległością ogniskową f:

fll
111

=−
′

. (13)

W soczewkach inwersja ma miejsce wokół dwóch osi – pionowej i poziomej, czyli że
obraz może być obrócony góra–dół i lewa-prawa strona. Odwrócenie obrazu w so-
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czewkach zależy od tego, czy jest to soczewka dodatnia, czy ujemna (patrz rys. 9.13).
Poniższe rozważania dotyczą tylko tzw. soczewek cienkich. W soczewkach dodatnich,
obiekt i jego obraz znajdują się po przeciwnych stronach soczewki. Powstały obraz
jest obrócony (oprócz zmiany skali) o 180° względem osi optycznej. Góra obiektu
staje się dołem, a strona prawa, lewą. Jest to tzw. inwersja soczewkowa. Powiększenie
soczewki dodatniej wynosi:

l
lM
′

−= , (14)

gdzie: l oznacza odległość soczewki od obiektu, a l′ odległość soczewki od obrazu.

(a)                                                                              (b)

Rys. 9.13. Odwzorowanie optyczne przez soczewki oraz inwersja obrazu:
(a) dodatnie (obraz odwrócony), (b) ujemne (obraz prosty)

Powiększenie ma znak ujemny (obraz jest odwrócony), ponieważ, gdy soczewka
traktowana jest jako początek układu współrzędnych, to l jest ujemne, a l′ dodatnie.
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Aby końcowy obraz endoskopowy był prosty, konieczne jest zastosowanie pa-
rzystej liczby faz, czyli parzystej liczby soczewek dodatnich.

W soczewkach ujemnych, zarówno obiekt, jak i obraz, znajdują się po tej samej stronie
soczewki. Powstały obraz jest prosty, a powiększenie wyznacza się w taki sam sposób, jak
w przypadku soczewki dodatniej, ale jest w tym przypadku jest ono dodatnie:

l
lM '

= (15)

Jest to spowodowane tym, że obraz i obiekt są po tej samej stronie soczewki i od-
ległości l i l′ mają znak dodatni.

9.3.4.2.  Zwierciadła

Jak zostało wspomniane wcześniej, soczewka dodatnia odwraca obraz zarówno gó-
ra–dół, jak i lewa–prawa. Natomiast w zwierciadłach inwersja ma miejsce tylko wokół
jednej osi, prawa–lewa. Promienie padające na zwierciadło płaskie ulegają odbiciu
zgodnie ze znanym z optyki geometrycznej prawem odbicia (patrz rys. 9.14). Obser-
wator widzi zatem obiekt w układzie współrzędnych (x′, y′, z′), który został przez
zwierciadło przekształcony z układu prawoskrętnego (x, y, z) w układ lewoskrętny.
Oznacza to, iż obserwator E patrzy bezpośrednio na obiekt, natomiast obserwator
w punkcie E′ patrzy na zwierciadło, na którym widzi odbicie przedmiotu. Obraz ten
jest odbity wokół pionowej osi. Odbicie zwierciadła można skorygować tylko poprzez

Rys. 9.14. Odwzorowanie przez zwierciadło płaskie
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wprowadzenie drugiego kompensacyjnego odbicia lustrzanego, a więc, aby obraz był
prosty, konieczna jest parzysta liczba odbić (tak jak w przypadku soczewek).

W endoskopie musi być parzysta liczba inwersji, aby końcowy obraz odpowia-
dał obiektowi.

9.3.4.3.  Pryzmaty

Pryzmat jest to bryła z przezroczystego materiału (szkło, kwarc), ograniczona
przez dwie płaszczyzny [21]. Pryzmaty stosuje się w różnych przyrządach, gdzie służą
do odwrócenia obrazu lub zmiany kierunku biegu światła. Na ograniczających bryłę
pryzmatu płaszczyznach załamuje się światło, a kąt, który tworzą ze sobą te płaszczy-
zny, nazywamy kątem łamiącym pryzmatu (γ). Promień padający na pryzmat ulega
podwójnemu załamaniu (patrz rys. 9.15).

Rys. 9.15. Bieg promieni w pryzmacie

Kąt, który tworzą ze sobą promień padający i załamany to kąt odchylenia δ. Jeżeli
1α  to kąt padania na pierwszą ścianę pryzmatu, 1β  – kąt załamania, natomiast kąt

padania na drugą ścianę to 2β , a kąt załamania 2α , to można powiedzieć, że:

21 θθδ +=  (patrz trójkąt ABC) (16)

oraz

21 ββγ +=  (patrz trójkąt ADC). (17)

Przekształcając wzór (16) otrzymujemy:

)()( 2211 βαβαδ −+−= . (18)
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Ze wzorów (17) i (18) wynika natomiast:

γααδ −+= 21 . (19)

Ze wzoru (19) widać, że δ zależy od kąta padania promieni na pryzmat – 1α .
W zależności od ustawienia pryzmatu w stosunku do wiązki promieni, odchylenie tej
wiązki jest różne. Można jednak ustalić taki kąt padania wiązki na pryzmat, aby kąt
odchylenia wiązki był najmniejszy. Odchylenie minimalne występuje, gdy bieg pro-
mieni w pryzmacie jest symetryczny, czyli:

2121 ββαα == i (20)

Podstawiając to do wzorów (6) i (8) otrzymujemy:

( )MINδγα +=
2
1 , (21)

oraz

γβ
2
1

= , (22)

gdzie MINδ  oznacza kąt minimalnego odchylenia.
Zarówno γ , jak i MINδ  można wyznaczyć doświadczalnie za pomocą spektrome-

tru. Mając te dwie wartości można obliczyć współczynnik załamania środowiska, do
którego promień wchodzi, względem środowiska, z którego wychodzi. Ponieważ
współczynnik załamania jest równy stosunkowi sinusa kąta padania do sinusa kąta
załamania:

β
α

sin
sin

=n , (23)

zatem, podstawiając do wzoru (23) wzory (21) i (22), otrzymujemy ostatecznie:

2
sin

2
sin

γ

δγ MIN

n

+

= . (24)

Ze względu na zastosowanie pryzmaty dzielimy na:
– Pryzmaty spektralne (rozszczepiające) – w tym przypadku światło, które nie jest

światłem monochromatycznym, zmienia swój kierunek i ulega rozszczepieniu.
Zjawisko to wykorzystywane jest m.in. w spektroskopach, ale w instrumentach
służących do obserwacji (jak endoskopy) jest niepożądane. Aby uzyskać zała-
manie promieni bez ich rozszczepienia, stosuje się pryzmaty achromatyczne.
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– Pryzmaty odbijające – są to pryzmaty całkowicie odbijające światło. Pryzmaty
te są najczęściej pryzmatami prostokątnymi, równoramiennymi. W zależności
od ustawienia pryzmatu można otrzymać odbicie światła, np. o 90° lub odwró-
cenie wiązki promieni.

W celu uzyskania w endoskopie obrazu prostego lub skośnego, jego oś optyczna
musi być odchylona w końcowej części instrumentu. Stosuje się do tego najczęściej
pryzmaty odbiciowe. Pryzmaty są używane zamiast zwierciadeł, ponieważ są łatwe
w montażu i zajmują mniej miejsca.

Obiektyw endoskopu daje obraz, który uległ pojedynczej inwersji. Przy użyciu
obiektywu z pryzmatem odbijającym uzyskuje się inwersję lustrzaną (patrz rys. 9.16).
Obraz ten jest przekazywany dalej i korygowany przez pryzmat (nazwijmy go – K).
Stosuje się to przy nieparzystej liczbie faz przekazu.

Rys. 9.16. Lustrzana inwersja uformowana przez pryzmat prosty

Gdy tych faz jest dużo, to pryzmat K zostaje obrócony wokół osi optycznej o 90°,
w wyniku czego dwie inwersje lustrzane, wokół osi poziomej i pionowej, zostają za-
stąpione inwersją soczewkową. Czasami stosuje się tutaj tzw. pryzmat Amiciego. Za-
stępuje się nim odbijającą płaszczyznę przeciwprostokątną pryzmatu prostego. Ponie-
waż specyfika endoskopów wymaga stosowania pryzmatów o niewielkich rozmiarach
(do 2 mm2), a to utrudnia montaż, a więc zaleca się jednak używanie prostych pry-
zmatów.
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9.3.5.  Układy oświetlenia

Do lat 50. ubiegłego wieku niedostępne wnętrza jam, oglądane przez endoskopy,
oświetlane były przez lampę z włókien wolframowych, która była umieszczana na
końcu endoskopu, wprowadzanego do wnętrza jamy. Niestety technologia ta była
niekorzystna z wielu powodów.

Rys. 9.17. Schemat endoskopu światłowodowego: układ oświetlający oraz obrazowód
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Po pierwsze konieczne było wprowadzenie źródła światła do wnętrza ciała, co wią-
zało się z ryzykiem porażenia prądem. Poza tym w trakcie używania endoskopu wy-
twarzane było niepotrzebne ciepło. Sytuacja ta uległa radykalnej zmianie po wprowa-
dzeniu włókien optycznych i źródeł światła o dużym natężeniu. Poprawiła się nie
tylko jakość obrazu, ale także komfort badania i przeprowadzania zabiegów.

Kabel światłowodowy zbudowany jest z dużej ilości włókien szklanych, ułożonych
w wiązkę o średnicy 4–5 mm. Jeżeli wiązka ma służyć do oświetlania, to poszczególne
włókna mogą być nieuporządkowane. Natomiast, jeśli wiązka światłowodowa ma słu-
żyć do przenoszenia obrazu optycznego, to włókna szklane muszą być uporządkowane
w wiązce, ponieważ w innym przypadku transmitowany obraz byłby nierozpoznawalny.
Uzyskujemy wówczas wspominany powyżej obrazowód. Włókna obrazowodu przeno-
szącego światło mają co najmniej 25 μm średnicy. Pojedyncze włókno składa się
z rdzenia i płaszcza o grubości 1 μm. Schemat światłowodowego układu oświetlające-
go oraz obrazującego został przedstawionych na rys. 9.17.

Promienie świetlne wpadają do kabla światłowodowego pod kątem α i zostają wy-
chwycone przez poszczególne włókna (patrz rys. 9.18). Wewnątrz włókna światło
porusza się na skutek wewnętrznych odbić od powierzchni granicznych. W jednym
metrze przewodu może wystąpić ponad 15 000 takich odbić. Jak już wspomniano,
warunkiem całkowitego wewnętrznego odbicia, jest istnienie płaszcza włókna (przy
czym współczynnik załamania płaszcza musi być mniejszy od współczynnika załama-
nia rdzenia). Ewentualne nawet minimalne uszkodzenie płaszcza powoduje zmniej-
szenie ilości odbić promieni świetlnych, czego skutkiem jest mniejsza transmisja
i spadek jakości oświetlenia.

Rys. 9.18. Oświetlacz światłowodowy: źródło światła i kabel światłowodowy
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Źródło światła znajduje się na początku układu optycznego (patrz rys. 9.17 i 9.18).
Bezpośrednio za nim umieszczony jest filtr ciepła oraz kondensor. Kondensor jest to
układ optyczny skupiający światło, stosowany do bardzo silnego oświetlenia przed-
miotu Natomiast filtr służy do usuwania nadmiaru ciepła wytworzonego przez lampę.
Ponieważ jego skuteczność nie jest 100%, więc stosuje się inne zabezpieczenia przed
ciepłem. Włókna w wiązce są ze sobą połączone za pomocą żywic epoksydowych.
Dodatkowo połączone są też końce wiązek, tworząc szklaną formę, powstałą na sku-
tek stopienia części osłaniających włókna.

Na oświetlenie obrazu endoskopowego mają wpływ:
– Brak osłon na włóknach światłowodowych.
– Światło tracone przez odbicia na szklanych powierzchniach filtra cieplnego,

kondensora i końcowych powierzchniach włókien. Straty te wynoszą ok.
30%. Można je zredukować o ok. 10% poprzez częściowe zmatowienie po-
wierzchni.

– Fakt, że tylko rdzeń włókna ma zdolność przewodzenia światła.
– Absorpcja światła w szklanych rdzeniach włókien. Całkowita transmisja dla

światła białego, w dwumetrowym przewodzie, wynosi 40%. Większość strat
absorpcyjnych dotyczy części widma w obszarze niebieskim. Poza tym, im
dłuższy kabel światłowodowy, tym te straty są większe.

– Dopasowanie włókien z przewodu oświetlającego do włókien w endoskopie.
Straty w tym przypadku związane są z tym, że poszczególne włókna przewodu
oświetlającego i endoskopu nie leżą dokładnie naprzeciw siebie. Powoduje to
wpadanie promieni świetlnych na osłony włókien i przestrzeń między nimi.

– Środowisko pracy endoskopu. Jeżeli włókna zostają umieszczone w powietrzu,
to α′ – kąt, pod jakim promienie wydostają się z endoskopu, jest równy kątowi
α , pod którym promienie wpadają do endoskopu. Natomiast przy umieszczeniu
włókien w środowisku wodnym, kąt α ′ ulega zmniejszeniu.

Poziom natężenia oświetlenia pola (A) zależy od luminancji źródła (B), od odległo-
ści obiektu od endoskopu (L), a także od wszystkich czynników wpływających na
transmitancję poszczególnych elementów (patrz rys. 9.18) pomiędzy S0 (powierzchnia
źródła światła) i S ′ (powierzchnia końcowa endoskopu). Natężenie oświetlenia w ob-
szarze A wynosi:

2L
SBTI
′

= , (25)

gdzie L – odległość obiektu do końcowej powierzchni endoskopu (S ′), S ′ – końcowa
powierzchnia endoskopu, B – luminancja źródła (inaczej jasność), T – całkowita
transmitancja (cząstkowa transmitancja wszystkich elementów optycznych).

Z wzoru (16) wynika, że obszar A może być jasno oświetlony, gdy rośnie transmi-
tancja, użyte zostanie źródło światła o lepszej luminancji lub też używane są wiązki
światłowodowe o większym przekroju.
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9.3.6.  Czynniki wpływające na jasność obrazu w endoskopie

Poziom oświetlenia obrazu endoskopowego zależy od ilości doprowadzonego
światła. Zgodnie ze wzorem (25), jest on odwrotnie proporcjonalny do kwadratu odle-
głości L. Stożek promieni światła z włókna oświetla kolejno powierzchnie A0 i A od-
powiednio w odległości L0 i L (patrz rys. 9.18).

2
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⎞

⎜
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⎛==

L
L

A
A

I
I  (26)

Światło wydostające się z oświetlacza endoskopu pada na obiekt (O). Ilość światła
przyjmowanego przez stożek o kącie rozwarcia α ograniczona jest średnicą źrenicy
wejściowej (h):

L
h

=αsin . (27)

Gdy kąt padania na powierzchnię A jest równy 2β (patrz rys. 9.18), to wymiar obiektu
widzianego z odległości L wynosi:

βη tgL= . (28)

Całkowita ilość światła wchodzącego do endoskopu po odbiciu od jednolitej po-
wierzchni wynosi:

( )( )αππη 22 sinIRE = , (29)

gdzie: R – współczynnik odbicia badanej powierzchni, 2πη  – pole obiektu, απ 2sin
– kąt stożka promieni z punktu O.
Korzystając z wzorów (26), (27) i (28), otrzymujemy:

( )22
2 tg βπ h

L
RE = . (30)

Jak widać z powyższego wzoru, całkowita ilość światła wchodzącego do endoskopu
po odbiciu od punktu O zależy od odległości od obiektu. Im dalej jest umieszczony
endoskop, tym mniej światła do niego wchodzi.

Przez endoskop może być transmitowana duża ilość światła. Jest to jednak ograni-
czone przez wartość H2 (H – niezmiennik optyczny w poszczególnych systemach),
który wynosi:

αηαη ′′′== sinsin nnH . (31)

Po podstawieniu powyższego wzoru do wzoru (29) okazuje się, że całkowita ilość
światła wchodząca do endoskopu zależy właśnie od tego niezmiennika:
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9.4.  Nowoczesne techniki endoskopowe

W obecnych czasach, zarówno w nowoczesnych technologiach, jak również dia-
gnostyce medycznej, obserwuje się dwa główne trendy rozwoju, które obejmują mi-
niaturyzację oraz wizualizację trójwymiarową (3D). Taki stan rzeczy dotyczy również
techniki endoskopowej, gdzie wprowadzenie innowacyjnych rozwiązań niekiedy cał-
kowicie zmienia podejście do zasad działania oraz budowy współczesnych wzierni-
ków medycznych. Poniżej przedstawione zostaną główne kierunki rozwoju technik
wziernikowania.

9.4.1.  Endoskopia wirtualna i endoskopia 3D

Głównym zadaniem endoskopii medycznej jest wizualizacja i obrazowanie narzą-
dów, tkanek oraz innych obiektów anatomicznych, których lokalizacja uniemożliwia
bezpośrednią obserwację. Powszechnie stosowane do tej pory wzierniki diagnostyczne
oraz chirurgiczne, w przeciwieństwie np. do mikroskopów chirurgicznych, nie po-
zwalały obserwatorowi na widzenie stereoskopowe. Konwencjonalne techniki obra-
zowania optycznego umożliwiają jedynie dwuwymiarową rejestrację obiektów biolo-
gicznych.

Wyjątkiem są tu techniki holograficzne, które pozwalają na rekonstrukcję obrazów
trójwymiarowych. W tym celu konieczne jest wprowadzenie dodatkowej wiązki od-
niesienia, która na drodze interferencji z wiązką przedmiotową utworzy obraz interfe-
rencyjny obiektu, który zostanie zapisany w materiale światłoczułym. Rekonstrukcja
tego interferogramu poprzez wiązkę odniesienia lub wiązkę sprzężoną prowadzić bę-
dzie do obserwacji wizualnej obrazu trójwymiarowego. Rozwój technologii cyfrowej
pozwolił na wyeliminowanie konieczności stosowania konwencjonalnych materiałów
światłoczułych, które wykorzystywane były do odtworzenia pełnej trójwymiarowej
struktury obiektu. Zastosowanie metod holografii cyfrowej sprowadza się do zauto-
matyzowanej, komputerowej rekonstrukcji trójwymiarowych obrazów obiektów na
podstawie rejestracji obrazu interferencyjnego badanego obiektu z wykorzystanie
koherentnych źródeł światła oraz wiązki odniesienia.

Innym rozwiązaniem pozwalającym na trójwymiarową, komputerową wizualizację
obrazów badanych obiektów jest wykorzystanie podstaw widzenia przestrzennego –
stereoskopowego ludzkiego układu wzrokowego. Proces ten, z którym mamy do czy-
nienia na co dzień w swoim życiu, polega na specyficznym procesie przetwarzania
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informacji wzrokowej przez ośrodki wzrokowe naszego mózgu. Opiera się na rejestracji
przez każde oko z osobna obrazu tego samego obiektu z dwóch różnych perspektyw.
Następnie, w ośrodku wzroku w naszym mózgu mamy do czynienia z nałożeniem się,
zlewaniem tych obrazów tzw. fuzją obrazów, co daje wrażenie przestrzenności.

Rys. 9.19. Schematy endoskopów 3D: (a) z dwoma okularami i kamerami
oraz (b) z okularem i pojedynczą kamerą

Cyfrowa endoskopia trójwymiarowa (3D) opera się na tej samej technice tzn. sto-
suje się dwie kamery, które rejestrują dwa różne obrazy tego samego obiektu z róż-
nych perspektyw, które są następnie na siebie nakładane, dając wrażenie trójwymia-
rowości. Jednakże w tym przypadku proces nakładania się obrazów, analogiczny do
procesu fuzji w ośrodku wzrokowym mózgu, jest realizowany za pomocą specjalnego
oprogramowania komputerowego, które pozwala na trójwymiarową wizualizację
wziernikowanych przestrzeni wewnętrznych naszego ciała bezpośrednio na ekranach
monitorów. Problematyczna jest jednak konieczność stosowania monitorów 3D lub
też okularów z filtrami polaryzacyjnymi noszonymi przez obserwatora – klinicystę.
Schemat konstrukcji endoskopu 3D został przedstawiony na rys. 9.19.

Początkowo zaproponowano konstrukcję, która w gruncie rzeczy polegała na połą-
czeniu ze sobą dwóch oddzielnych endoskopów z cyfrową rejestracją obrazów (patrz
rys. 9.19a), jednakże takie podejście sprawiało, iż endoskopy te były dwukrotnie



H. PODBIELSKA, I. BUZALEWICZ276

większe od konwencjonalnych wzierników, a tym samym częściowo ograniczało to
możliwości ich stosowania [22]. Obecnie stosuje się nieco inne rozwiązanie, które pole-
ga na zastosowaniu dwóch oddzielnych układów okularowych połączonych z dwiema
oddzielnymi kamerami cyfrowymi (patrz rys. 9.19b). Jednakże, również w tym przy-
padku, endoskopy te są znacznie większe od konwencjonalnych wzierników, dlatego
też ich stosowalność jest również ograniczona.

Problemy endoskopii 3D takie, jak duże rozmiary wzierników, konieczność stoso-
wania monitorów 3D lub też okularów 3D zostały wyeliminowane całkowicie w en-
doskopii wirtualnej. Rozwój technik komputerowych z jednej strony i metod diagno-
styki obrazowej z drugiej, pozwala mieć nadzieję, że niedługo endoskopia faktycznie
będzie trójwymiarowa, nieinwazyjna i pozwoli również na badania ilościowe, a nie
tylko jakościowe.

Endoskopia wirtualna przeżywa rozkwit w ostatnich latach [23, 24]. Jest to metoda
pozwalająca na trójwymiarową rekonstrukcję organów wewnętrznych na podstawie
danych z tomografii komputerowej (CT), tomografii rezonansu magnetycznego
(NMR). Obrazy endoskopowe otrzymuje się więc bez konieczności wziernikowania,
co nawet przy obecnym stanie techniki nie jest dla pacjenta zbyt komfortowe.

Zasada endoskopii wirtualnej polega na zastosowaniu komputerowych algoryt-
mów przetwarzania informacji obrazowej w celu modelowaniu trójwymiarowego
obrazu ze zdjęć przekrojowych CT, NMR Ostatnio wykorzystuje się w tym celu
również spiralną tomografię komputerową (SCT), tomografię wysokiej rozdzielczo-
ści (Maximum Intensity Projection – MIP), czy też technikę rekonstrukcji wielowar-
stwowej (Multiplanar Reformating – MPR). Im więcej zdjęć (skanów), tym lepsza
jakość otrzymanych obrazów endoskopowych. Odpowiednie oprogramowanie umoż-
liwia odpowiednią wizualizację badanych narządów oraz ich struktury wewnętrznej
poprzez uzyskanie trójwymiarowych obrazów tych obiektów. Jednocześnie technika
ta umożliwia także nawigację wewnątrz narządów rurowych. Klinicysta może więc
obserwować wnętrze przewodu pokarmowego czy układu oddechowego, tak jakby
posługiwał się rzeczywistym endoskopem. Zastosowanie tej techniki do wizualizacji
różnych narządów i struktur tkankowych przyczyniło się do stworzenia różnych
gałęzi endoskopii wirtualnej odpowiadających standardowym technikom endosko-
powym:

– wirtualnej bronchoskopii,
– wirtualnej gastroskopii,
– wirtualnej kolonoskopii,
– wirtualnej angioskopii,
– wirtualnej otoskopii,
– wirtualnej endoskopii zatok bocznych nosa,
– wirtualnej cysto-ureteroskopii,
– wirtualnej endoskopii kanału kręgowego,
– wirtualnej cholangioskopii.
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(a)                                                                          (b)

Rys. 9.20. Przykładowe obrazy uzyskane dzięki: (a) wirtualnej cystoskopii: obraz guza pęcherza
moczowego, (b) wirtualnej angioskopii: obraz stentu w lewej tętnicy biodrowej wspólnej [25]

Przykładem może tu być wykorzystanie wirtualnej endoskopii w oparciu o zdjęcia
uzyskane za pomocą tomografu komputerowego w obrazowaniu raka płuc oraz drze-
wa oskrzelowego [26]. Odpowiednie oprogramowanie komputerowe pozwala na wy-
generowania trójwymiarowych komputerowych modeli drzewa oskrzelowego bada-
nych pacjentów (patrz rys. 9.21).

Rys. 9.21. Trójwymiarowa wizualizacja fragmentów drzewa oskrzelowego pacjenta
uzyskana za pomocą odpowiedniego oprogramowania komputerowego [26]
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Zaletą endoskopii wirtualnej jest to, że można badać nie tylko przekroje poprzecz-
ne, ale także i podłużne w każdej płaszczyźnie. Oprogramowanie do obróbki obrazów
umożliwia dokładne wyznaczenie wszystkich rozmiarów, a tym samym niemalże do-
skonałą diagnostykę zmian chorobowych (patrz rys. 9.20–9.22).

Rys. 9.22. Wizualizacja pnia oskrzelowego oraz płuc za pomocą wirtualnej endoskopii [27]

9.4.2.  Endoskopia kapsułkowa

Zaprezentowane powyżej techniki wziernikowania za pomocą endoskopów so-
czewkowych (sztywnych), jak również światłowodowych (giętkich) znalazły szerokie
zastosowanie w diagnostyce medycznej, dzięki możliwości bezpośredniej obserwacji
wizualnej trudnodostępnych narządów wewnętrznych oraz jam ciała, które dotychczas
nie mogły zostać poddane bezpośredniej diagnostyce przez lekarzy.

W ostatnich latach coraz większą rolę odgrywają endoskopy światłowodowe, gdyż
ze względu na swoją elastyczność oraz dowolną długość włókien światłowodowych,
umożliwiają bardziej komfortowe dla pacjenta badania, jak również dostęp do np.
fragmentów przewodu pokarmowego znacznie odległych od naturalnych jam ciała
(jamy ustnej, odbytu). Jednocześnie wyposażenie endoskopów w dodatkowe instru-
mentarium medyczne – chirurgiczne pozwala na ich wykorzystanie w zabiegach ope-
racyjnych, gdzie wymagana jest duża precyzja i ciągła obserwacja najbliższego pola
operacyjnego. Przykładem mogą tu być szeroko rozpowszechnione zabiegi laparosko-
powe, które pozwalają na usunięcie np. kamieni z pęcherzyka żółciowego lub całego
pęcherzyka. Są one istotną alternatywą dla konwencjonalnych operacji chirurgicz-
nych, gdyż zmniejszają ryzyko powikłań oraz czas rekonwalescencji pacjenta. Pomi-
mo istotnych zalet endoskopy światłowodowe są jednak nieskuteczne w diagnostyce,
wziernikowaniu jelita cienkiego. W głównej mierze związane jest to ze znaczną dłu-
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gością jelita cienkiego, która wynosi w przybliżeniu ok. 7 m, a także nieregularnym
przebiegiem i obecnością licznych pętli jelit, co znacznie utrudnia wprowadzenie en-
doskopu. Endoskopowa diagnostyka jelita cienkiego polega na wprowadzeniu bardzo
długiego wziernika światłowodowego, co jest procesem dość długotrwałym i dodat-
kowo mało komfortowym dla samego pacjenta. Jednocześnie możliwe jest przebada-
nie jedynie początkowych odcinków jelita cienkiego, gdyż odcinek jelita czczego oraz
krętego jest dla endoskopu niedostępny.

Dlatego też w ostatnich latach zaproponowano całkiem nowe rozwiązanie, które
polega na wprowadzeniu do organizmu poprzez układ pokarmowy samodzielnego
urządzenia rejestrująco-nadajnikowego [28, 29, 30]. Ten rodzaj diagnostyki endosko-
powej nosi nazwę endoskopii kapsułkowej (ang. capsular endoscopy, wireless capsule
endoscopy). Rozwój tej techniki jest m.in. wynikiem obecnego we współczesnej tech-
nice trendu miniaturyzacji urządzeń diagnostyczno-pomiarowych.

Nazwa endoskopia kapsułkowa wywodzi się bezpośrednio od kształtu omawia-
nego urządzenia, które ma kształt kapsułki o wymiarach 23 × 11 mm i masę około
3,7 g (patrz rys. 9.23). Po połknięciu przez pacjenta, urządzenie dzięki naturalnym
ruchom perystaltycznym przechodzi przez cały układ pokarmowy: przełyk, żołą-
dek, jelito cienkie (dwunastnicę, jelito czcze, jelito kręte), jelito grube (jelito ślepe,
okrężnicę), a następnie jest wydalane z organizmu wraz z resztkami pokarmo-
wymi.

Rys. 9.23. Urządzenie do endoskopii kapsułkowej [31]

W trakcie badania pacjent może wykonywać wszystkie codzienne czynności.
Schemat omawianego urządzenia został przedstawiony na rys. 9.24. Kapsułka za-
wiera miniaturowy aparat cyfrowy składający się z soczewki odwzorowującej oraz
detektora CMOS, zestaw diod LED zapewniających odpowiednie oświetlenie obra-
zowanych fragmentów przewodu pokarmowego, baterię, nadajnik oraz antenę. No-
woczesne kapsułki zawierają dwa obiektywy, które zwiększają pole widzenia powy-
żej 170 stopni.
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Rys. 9.24. Schemat urządzenia obrazującego wykorzystywanego w endoskopii kapsułkowej [32]

Kapsułka jest w stanie rejestrować obrazy wnętrza całego przewodu pokarmowego
bezpośrednio w czasie przechodzenia przez jego kolejne fragmenty. W ciągu sekundy
możliwe jest zrobienie dwóch zdjęć, co przy całkowitym czasie badania wynoszącym
8 godzin, pozwala na zarejestrowanie przeszło 57 000 zdjęć całego przewodu pokar-
mowego [33]. W razie konieczności zwiększenia liczby, zdjęć kapsułka może być
wyposażona w dodatkową kamerę, która dwukrotnie zwiększa liczbę uzyskanych
zdjęć. Następnie w trybie rzeczywistym zdjęcia te przesyłane są bezprzewodowo do
odbiorników radiowych odpowiednio rozmieszczonych na skórze pokrywającej jamę
brzuszną pacjenta. Jeden z przykładowych schematów rozmieszczenia odbiorników
został przedstawiony na rys. 9.25.

Rys. 9.25. Przykładowy schemat rozmieszenia odbiorników obrazów endoskopii kapsułkowej

Zarejestrowane przez odbiorniki dane są następnie przekazywane do urządzenia
magazynującego, które jest zazwyczaj umieszczone na pasie wokół bioder pacjenta.
Przykładowy zestaw odbiorników oraz urządzenia magazynującego został przedsta-
wiony na rys. 9.26.
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Rys. 9.26. Przykładowy zestaw odbiorników oraz urządzenia magazynującego [34]

W nowoczesnych endoskopach kapsułkowych stosuje się tzw. transmisję dwuka-
nałową tzn. możliwe jest nie tylko przekazywanie obrazu rejestrowanego przez kap-
sułkę znajdującą się wewnątrz organizmu pacjenta, ale również kontrola funkcji i try-
bu rejestracji przez urządzenie z zewnątrz.

Umożliwia to tym samym bardziej spersonalizowane badanie pacjenta z szczególnym
uwzględnieniem jego potrzeb, gdyż możliwe jest ograniczenie pracy kamery znajdującej
się w kapsułce jedynie do określonego fragmentu przewodu pokarmowego. Jednocześnie
istnieje możliwość bezpośredniego podglądu wnętrza przewodu pokarmowego w czasie
rzeczywistym. Po zakończonym badaniu dane z urządzenia magazynującego są przegry-
wane na komputer i podlegają dalszej obróbce oraz ocenie przez specjalistę.

Rys. 9.27. Koncepcja elektro-magnetycznej orientacji przestrzennej kapsułki endoskopowej [35]

W celu zapewnienia regulacji położenia kapsułki podczas przechodzenia przez
układ pokarmowy stosuje się dodatkowe systemy nawigacji elektro-magnetycznej
omawianego urządzenia poprzez umieszczenie w nim dodatkowego magnesu (patrz
rys. 9.27). Umożliwia to między innymi możliwość dokładniejszego zobrazowania
wybranych fragmentów przewodu pokarmowego. Do głównych wskazań badania za
pomocą endoskopii kapsułkowej zaliczyć należy [36]:
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– przewlekłe krwawienia z przewodu pokarmowego (po wykluczeniu innych źró-
deł krwawienia na podstawie kolonoskopii i gastroskopii),

– przewlekła niedokrwistość z powodu niedoboru żelaza,
– podejrzenie choroby jelita cienkiego Leśniowskiego-Cohna,
– wieloletnia choroba trzewna,
– zespoły polipowatości przewodu pokarmowego,
– guzy jelita cienkiego,
– uszkodzenia błony jelita cienkiego.
Z kolei do głównych przeciwwskazań należą m.in.: ciąża, zwężenie i niedrożność

przełyku, zaburzenia motoryki przewodu pokarmowego (ruchów perystaltycznych),
wszczepiony stymulator serca, zaburzenia przełykania, przetoka, liczne i duże uchyłki.

9.5. Podsumowanie

Światło jest źródłem informacji o wszystkich obiektach materialnych, na których
uległo transformacji, dlatego też obserwuje się ciągły rozwój optycznych technik po-
miarowych, które są wykorzystywane w różnych dziedzinach naszego życia. Również
w diagnostyce medycznej techniki optyczne odgrywają znaczną rolę ze względu
na ich nieniszczący i nieinwazyjny charakter. Wynalezienie wzierników endoskopo-
wych umożliwiło bezpośrednią obserwację dotychczas niedostępnych przestrzeni we-
wnątrz naszego organizmu, co w znaczny sposób przyczyniło się do zwiększenia
efektywności terapii medycznych, jak również lepszej diagnostyki. Pomimo, że po-
czątkowe konstrukcje endoskopów sztywnych pozwalały na ograniczone wzierniko-
wanie niezbyt odległych obszarów naszego organizmu (jamy nosowej, ustnej, przeły-
ku itp.), to jednak rozwój techniki i pojawienie się włókien światłowodowych
znacznie zwiększyło możliwości diagnostyczne endoskopii. W ostatnich latach obser-
wuje się nowe trendy rozwoju tych technik mające na celu ich miniaturyzację, jak
również trójwymiarową wizualizację. Fascynujący rozwój technik wirtualnej rzeczy-
wistości będzie miał na pewno wpływ na zakres stosowania diagnostyki endoskopo-
wej. Badanie takie na pewno jest mniej obciążające dla pacjenta. Po wykonaniu bada-
nia tomograficznego, klinicysta może diagnozować wewnętrzne organy bez potrzeby
kontaktu z pacjentem. Może dokładnie mierzyć wielkości zaobserwowanych zmian
i zaproponować najbardziej adekwatny rodzaj terapii.

Endoskopia wirtualna nie oznacza, że tradycyjna endoskopia straci na znaczeniu.
O ile w pewnych zmianach chorobowych możliwości diagnostyczne tej pierwszej są
bardzo duże, to już zabiegi terapeutyczne możliwe są tylko za pomocą endoskopów
rzeczywistych. W związku z promocją technik minimalnie inwazyjnej medycyny,
zabiegi endoskopowe będą częściej stosowane. Dzięki endoskopii wirtualnej, lekarz
będzie mógł operować w dobrze poznanym wcześniej polu operacyjnym.
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Podobnie jest w przypadku endoskopii kapsułkowej, która chociaż ma niewątpliwe
przewagę na klasyczną endoskopią w diagnostyce jelita cienkiego, to jednak jeszcze
nie może być wykorzystana w zabiegach operacyjnych. Rozwój automatyki i postę-
pujący proces miniaturyzacji mogą przyczynić się w przyszłości do zastosowania en-
doskopii kapsułkowej również w zabiegach chirurgicznych.
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10.1. Wstęp

Metoda zwana transiluminacją lub diafanoskopią, znana jest od ponad dwóch wie-
ków. Dzisiejsze możliwości techniczne, w tym rozwój optoelektroniki, któremu za-
wdzięczamy zarówno nowe źródła światła, jak i układy rejestrujące, powodują,
że znowu zwrócono uwagę na nieinwazyjne i niejonizujące metody diagnostyczne,
wykorzystujące światło widzialne lub podczerwone. Transiluminacja oznacza „prze-
świetlenie na wskroś”, czyli przejście światła od źródła światła przez tkankę i analizę
wiązki świetlnej, która przez tkankę przeszła. Najczęściej stosowanymi długościami
fal jest promieniowanie widzialne i podczerwone. Często też na określenie tego bada-
nia używana jest nazwa: diafanoskopia. Słowo to pochodzi od greckiego słowa dia-
phanēs, co oznacza przezroczysty. Badanie np. gruczołu piersiowego za pomocą prze-
świetlenia światłem podczerwonym nosi nazwę diafanografii. Natomiast diafanometr
to urządzenie do badania np. moczu lub innych płynów w świetle przechodzącym.

Transiluminacja polega na prześwietlaniu tkanek, części ciała lub narządu promie-
niowaniem podczerwonym z zakresu 780–1400 nm (bliska podczerwień) lub czerwo-
nym o długości fali 630–770 nm. Przeważnie badanie przeprowadza się w zaciemnio-
nym pomieszczeniu. Przetransmitowana przez badaną tkankę fala elektromagnetyczna

III. Wybrane elementy optycznej diagnostyki biomedycznej
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jest rejestrowana przez aparat, kamerę lub obserwowana bezpośrednio przez osobę
wykonującą badanie. Metoda pozwala na wizualizację wnętrza badanego organu
i stwierdzenie, czy istnieją zmiany patologiczne. Tkanka zdrowa ma bowiem inne
właściwości absorpcji i transmisji światła w porównaniu z chorą [1]. Najczęściej dia-
gnozowanymi organami jest głowa noworodków (podejrzenie wodogłowia), jądra
(podejrzenie wodniaka), gruczoł piersiowy (podejrzenie zmian patologicznych).

Próbowano również wykorzystać transiluminację do badania pęcherza moczowego
za pomocą źródła światła doprowadzonego do pęcherza i analizy światła przetrans-
mitowanego przez powłoki w okolicy miednicy. Badanie to nazwano cystodiafano-
skopią [2].

10.2. Badania transiluminacyjne

10.2.1. Rys historyczny

Pierwszy raz transiluminacja została zastosowana w 1831 roku w londyńskim szpitalu
do badania wodogłowia [3]. Jako źródło światła zastosowano świecę umieszczoną za
głową pacjenta, co umożliwiało obserwację komór mózgu. Kilka lat później w 1843 roku
Curling wykorzystał tę metodę do badania wodniaka jądra [4]. Źródłem światła także
była świeca. Przeźroczystość zależała od koloru, konsystencji i ilości nagromadzonego
płynu.

W 1929 roku Cutler wykorzystał transiluminację do badania guzów piersi, bazując
na różnych współczynnikach pochłaniania światła przez tkanki guza i tkanki zdrowe [5].
Ocenie poddano 174 przypadki schorzeń piersi. Pacjentki badane były w całkowicie
ciemnym pomieszczeniu. Lampa umieszczona była pod piersią i przesuwana przez
osobę wykonującą badanie po całej dolnej powierzchni. Obie piersi były badane ruty-
nowo, przy czym zdrowa była transiluminowana jako pierwsza, aby służyć jako wzo-
rzec do porównania. Ocena ewentualnych zmian w strukturze piersi była dokonywana
w trakcie badania. Obserwując z drugiej strony prześwietlaną pierś, Cutler mógł od-
różnić tkanki patologiczne od zdrowych ze względu na ich różne zdolności absorpcyj-
ne. Cutler stwierdził, że transiluminacja jest wartościową pomocą w diagnostyce róż-
nicowej i monitorowaniu leczenia. Zalety transiluminacji w podczerwieni opisano
w 1930 roku [6].

W latach pięćdziesiątych ponownie zainteresowano się transiluminacją jako me-
todą diagnostyczną guzów piersi [7]. Badano różnice pomiędzy guzami łagodnymi
i złośliwymi, wykorzystując różną transmisję światła w tkankach zdrowych i cho-
rych. Zmiany patologiczne w porównaniu do tkanek otaczających były ciemniejsze
(np. guz zwarty, krwiak) lub jaśniejsze (niektóre rodzaje cyst). Metodę tę nazwano
diafanografią.
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W celu poprawienia jakości obrazu transiluminacyjnego w 1980 roku Ohlsson za-
proponował użycie promieniowania podczerwonego do prześwietlenia tkanek i reje-
strację przetransmitowanych fal elektromagnetycznych na materiale światłoczułym na
podczerwień [8]. Chociaż obrazy transiluminacyjne raka sutka były niewyraźne
(z powodu rozproszonego światła), jednak można było zdiagnozować guzy w 95%
przypadków.

Kaneko i współpracownicy skonstruowali prototyp fotoskanera do badania trans-
misji światła lasera He-Ne [9, 10]. Rejestracja obrazu transiluminacyjnego piersi,
umieszczonej pomiędzy szklanymi płytami, trwała około 2 minut. Otrzymane obrazy
przedstawiono w tzw. pseudokolorach. Powierzchnia piersi i okolice podskórne zo-
stały zobrazowane w kolorze białym i różowym, granica między tkankami – w brązo-
wym lub pomarańczowym, a same tkanki piersi – w zielonym lub niebieskim. Obrazy
transmisji światła laserowego w przypadku zdrowych piersi były symetryczne, ale
często niejednolite z powodu specyfiki tkanki piersi. Na podstawie przeprowadzonych
badań stwierdzono, że prototyp fotoskanera transmisji laserowej powinien być ulep-
szony. W następnych badaniach badacze stwierdzili jednak, że badanie nie pozwala
określić, czy oceniana zmiana jest guzem łagodnym, czy złośliwym [11].

Inni badacze natomiast stwierdzili, że diagnozowanie zmian piersi metodą transi-
luminacji jest zbliżone do mammografii i ma prawie taką samą wykrywalność guzów
o średnicy większej niż 20 mm [12]. W badaniach transiluminacyjnych próbowano
również stosować światło białe (lampę halogenową) i metody optycznej tomografii
komputerowej [13].

Interesujące jest to, że w XIX wieku ukazało się również wiele prac polskich bada-
czy na temat zastosowania transiluminacji w diagnostyce. Do ważnych należą prace
Talko, Herynga (opisywał tzw. prześwietlenie elektryczne), Kierzka (stosował diafa-
noskopię do prześwietlania zatok), a także innych badaczy [14, 15, 16, 17, 18].

10.2.2. Transiluminacja w ocenie stawów międzypaliczkowych

Transiluminacja wzbudza również zainteresowanie specjalistów, zajmujących się
schorzeniami narządów ruchu, w szczególności diagnostyką zmian w stawach mię-
dzypaliczkowych. Okazuje się, że można tę metodę wykorzystać do diagnostyki
zmian zapalnych w chorobach reumatoidalnych. Prapavat badał zdolność pochłaniania
i rozpraszania kości, chrząstki i mazi stawowej, stosując laser emitujący światło o dłu-
gości fali 675 nm do pozycjonowania i o długości 905 nm do prześwietlenia [19, 20].
Odkrył on, że patologiczna tkanka łączna ma inne właściwości optyczne niż zdrowa
i właściwości te zależą od stopnia zaawansowania choroby. Doświadczenie to zapocząt-
kowało wykorzystanie transiluminacji do badania chorób stawów m.in. w przypadku
reumatoidalnego zapalenia stawów. Reumatoidalne zapalenie stawów jest częstą za-
palną chorobą stawów międzypaliczkowych. Użycie konwencjonalnego systemu ob-
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razowania (np. prześwietlenia promieniowaniem rentgenowskim) do diagnozy we
wczesnym stadium jest trudne, ponieważ zmiany wywołane patologią nie pojawiają
się w twardej tkance na tym etapie. Dlatego też transiluminacja stała się przedmiotem
zainteresowania różnych grup badawczych [21, 22].

Badając właściwości optyczne tkanek w świetle podczerwonym, wykazano, że pa-
rametry optyczne (współczynnik absorpcji, rozpraszania, fazowa funkcja rozprasza-
nia) są różne w stawach zdrowych i stawach objętych procesem zapalnym [23]. Zasto-
sowanie metody optycznej detekcji heterodynowej w interferometrze Macha–Zehndera
z laserem 1064 nm pozwoliło na wczesną diagnostykę zapalenia reumatoidalnego
stawów międzypaliczkowych bliższych [21].

Badania kliniczne prowadził Scheel i współpracownicy [24]. Celem pracy była oce-
na nowej laserowej techniki obrazowania w badaniu procesów zapalnych stawów mię-
dzypaliczkowych bliższych u pacjentów z reumatoidalnym zapaleniem stawów. Zasto-
sowano specjalny układ z statywem do umieszczenia prześwietlanego palca. Obrazy
transiluminacji stawów rejestrowano przy użyciu światła laserowego o długości fali
675 nm i mocy wyjściowej 2 mW. W pierwszym klinicznym badaniu zbadano 72 stawy
międzypaliczkowe bliższe 22 pacjentów i 64 stawy 8 zdrowych ludzi. Po 6 tygodniach
leczenia badania powtórzono. Wykazano, że metoda charakteryzuje się 80% czuło-
ścią, 89% specyficznością i 83% dokładnością w rozpoznawaniu stanów zapalnych
w reumatoidalnym zapaleniu stawów.

W innych badaniach Scheel i współpracownicy zajęli się określeniem klasyfikatorów
obrazów otrzymanych metodą sagitalnej optycznej tomografii laserowej, celem odróż-
nienia zdrowych stawów międzypaliczkowych bliższych i stawów z zapaleniem błony
maziowej [25]. Porównano 78 obrazów stawów 2, 3 i 4 palca u 13 pacjentów z obra-
zami otrzymanymi w badaniu USG. Otrzymane obrazy (do prześwietlenia zastosowa-
no laser półprzewodnikowy 675 nm) ilustrowały rozkład przestrzenny współczynni-
ków rozpraszania i absorpcji w jamie stawowej. Wykazano statystycznie znaczące
różnice między rozkładami tych współczynników w stawach zdrowych i stawach wy-
kazujących zapalenie.

Metodę transiluminacji zastosował także Hielscher i współpracownicy. [26]. Oce-
nie poddano stawy międzypaliczkowe bliższe 54-letniej i 43-letniej pacjentki z zapa-
leniem reumatoidalnym. Obrazy optyczne porównano z obrazami USG i objawami
klinicznymi. Stwierdzono, że nie zawsze obrazowanie USG koresponduje z ogólnym
obrazem klinicznym. Natomiast zmiany w przestrzennym rozkładzie współczynnika
rozpraszania i absorpcji w jamie stawowej są charakterystyczne i odpowiadają stanowi
klinicznemu. Uwagę na ten fakt zwracają również inni badacze, zajmujący się m.in.
obrazowaniem stawów i kości za pomocą dyfuzyjnej tomografii optycznej z laserem
o promieniowaniu ciągłym [27, 28].

Badania takie prowadzi się również w Polsce, m.in. na Politechnice Poznańskiej [29].
W Grupie Bio-Optyki na Politechnice Wrocławskiej we współpracy z Wydziałem
Fizjoterapii Akademii Wychowania Fizycznego we Wrocławiu zastosowano transilu-
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minację do oceny zmian w stawach międzypaliczkowych bliższych u osób zdrowych
i chorych (patrz rys. 10.1 i 10.2).

Rys. 10.1. Prototyp urządzenia do transiluminacji stawów międzypaliczkowych bliższych
skonstruowanego w Grupie Bio-Optyki

Rys. 10.2. Przykładowy obraz transiluminacyjny chorej (po lewej) i zdrowej osoby (po prawej)

W tym celu skontrowano specjalne urządzenie do prześwietleń, wykorzystując la-
ser He-Ne (633 nm) i kamerę CCD do rejestracji natężenia przetransmitowanego przez
tkanki światła. Zarejestrowane obrazy są następnie konwertowane i jako bitmapy
w odcieniach szarości analizowane komputerowo (patrz rys. 10.3). Wstępne badania
wykazały, że rozkład natężenia (luminancji) w obrazie zależy od stanu chorego, wie-
ku, a także płci. Jednakże odpowiednia analiza, realizowana w oparciu o statystyczne
metody rozpoznawania obrazów, pozwala na diagnostykę z dokładnością nawet ponad
90% (w zależności od dobranej metody) [30, 31, 32].
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Rys. 10.3. Analiza obrazów transiluminacyjnych. Po lewej – ekstrakcja części obrazu ROI
(Region of Interest) i obróbka: wyznaczenie histogramu i luminancji
(po prawej u góry – osoba chora, po prawej na dole – osoba zdrowa)

10.2.3. Inne zastosowania transiluminacji

Obraz transiluminacyjny stawów międzypaliczkowych zależy od stanu zdrowia
danej osoby. Zdjęcia osób cierpiących na zmiany zwyrodnieniowe lub zapalne są na
ogół ciemniejsze. Wszelkie zmiany w jamie stawowej lub tez zwężenie szpary stawo-
wej powoduje, że więcej światła jest pochłaniane niż przepuszczane przez tkankę.
Obrazowanie multispektralne czyli analiza obrazów przy różnych długościach fal mo-
że przyczynić się do poprawienia jakości obrazowania [33].

Transiluminacja multispektralna znajduje też zastosowanie w oftalmologii np. do
badania oka w przypadku podejrzenia jaskry. Wykazano, że kontrast zależy od długo-
ści fali. Najlepszy kontrast uzyskano przy prześwietleniu w zakresie 700 do 800 nm,
przy czym u osób białych było to 700 nm, a u czarnoskórych 810 nm [34].

Urządzenie do transiluminacyjnych badań multispektralnych skonstruowano również
w Grupie Bio-Optyki (patrz rys. 10.4) [35]. Źródłem światła były diody LED wyposa-
żone w odpowiednie soczewki, umieszczone na przesuwnej ławie. Układ zaprojektowa-
no tak, że prześwietlenie odbywa się wiązką skolimowaną. Porównując obrazy zareje-
strowanie przy różnych długościach fal, można wyodrębnić więcej szczegółów.

Różnice w pochłanianiu światła przez różne tkanki mogą być z powodzeniem
wykorzystane do badań anomalii naczyń krwionośnych [36]. Ponieważ badanie jest
absolutnie nieinwazyjne, więc bardzo dobrze nadaje się do diagnostyki pediatrycz-
nej. Może być nawet wykorzystane do monitorowania inwazyjnych zabiegów me-
dycznych [37].
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Dzięki prześwietleniu światłem białym i podczerwonym można też wizualizować
zmiany naczyniowe na kończynach, które są niewidoczne gołym okiem i są trudne do
zdiagnozowania [38]. W dermatologii transiluminacja może uwidocznić zmiany w tkan-
ce podskórnej [39]. Można to również wykorzystać w medycynie sądowej [40].

Rys. 10.4. Prototyp układu do transiluminacji multispektralnej. Obrazy luminancji zdjęcia
trasniluminacyjnego palca środkowego prawej ręki, zarejestrowane przy użyciu diody białej ciepłej,

diody białej zimnej, diody czerwonej. Pokazano też średni stopień szarości w obrazach
transiluminacyjnych zarejestrowanych przy różnych długościach fal u 13 różnych osób [35]

Inne zastosowania transiluminacji dotyczą diagnostyki zapalenia zatok przynoso-
wych [41]. Można je uwidocznić doprowadzając światło do zatoki i rejestrując rozkład
światła na skórze twarzy. Transiluminacja za pomocą światła prowadzonego aplikato-
rem światłowodowym została też zastosowana do oceny ubytków w szkliwie i moni-
torowania próchnicy [42].
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11.1. Wstęp

W codziennym życiu spotykamy się z różnymi czujnikami (sensorami). Najogólniej
rzecz ujmując, czujnik jest to urządzenie, które mierzy jakąś wielkość i zamienia ją na
sygnał, który może być odczytany przez obserwatora lub jakiś detektor, a następnie analizo-
wany. Schematycznie można to przedstawić, jak na poniższym rysunku (patrz rys. 11.1).

Optyczne metody detekcji, szczególnie w połączeniu z techniką światłowodową,
należą do jednych z ważniejszych osiągnięć poprzedniego stulecia. Podobnie, jak idea
przesyłania informacji światłowodami wpłynęła na rozwój telekomunikacji, tak opto-

III. Wybrane elementy optycznej diagnostyki biomedycznej
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elektroniczne techniki pomiarowe mają znaczny wpływ na rozwój nauki, przemysłu
i medycyny 20. i 21. wieku [1, 2, 3].

Rys. 11.1. Podstawowy schemat działania czujnika

Osiągnięcia techniki (m.in. zwiększenie gęstości zapisu danych dzięki zastosowaniu
odczytu przy krótszej długości fali, zwiększenie mocy jednostek obliczeniowych przy
jednoczesnej ich miniaturyzacji, zastosowanie procesorów czterordzeniowych) zaowo-
cowały rozwojem znanych już metod pomiarowych oraz wprowadzeniem nowych me-
tod w dziedzinach związanych z naukami medycznymi i biologicznymi powiązanymi
z techniką, np. w inżynierii biomedycznej i biotechnologii. Również inżynieria mate-
riałowa przeżywa ostatnio intensywny rozwój [4, 5]. Powstają nowe materiały, które
znajdują coraz to nowsze zastosowania, od kosmonautyki poczynając, a na biotechnolo-
gii kończąc [6, 7].

Bezpośrednio związana z rozwojem tych dziedzin ewolucja terminologii jest monito-
rowana przez Międzynarodową Federację Chemii Klinicznej i Medycyny Laboratoryj-
nej (International Federation of Clinical Chemistry IFCC) [8]. Firmy produkujące ana-
lityczne urządzenia medyczne konstruują i kalibrują swoje urządzenia w oparciu
o rekomendacje IFCC [9, 10].

Optyczne metody detekcji ze względu na nieinwazyjność i małą wrażliwość na za-
kłócenia zewnętrzne znajdują coraz szersze zastosowanie w medycynie, również w kon-
strukcji bioczujników [11]. Podstawową rolą każdego czujnika, w tym biosensora, jest
detekcja ważnych substancji lub zmian w środowisku. Każdy czujnik składa się z dwóch
podstawowych układów: układ receptora, który jest układem rozpoznawania i układ
przetwornika (ang. transducer), który ma zadanie przetransferować informację na jakiś
inny sygnał, który jest łatwo analizować. Receptor może być związkiem chemicznym,
cząstką biologiczną lub układem fizycznym. Często czujniki, których receptorami są
związki biologicznie czynne nazywamy bioczujnikami. Bioczujnikami nazywane są też
czujniki substancji biologicznie czynnych, niezależnie od rodzaju receptora. Terminem
biosensor określa się więc dwa pojęcia: urządzenie stosowane do monitorowania zjawisk
biologicznych lub urządzenie zawierające elementy biologiczne. W tym drugim znacze-
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niu jest bardzo często używane przez projektantów i konstruktorów czujników. Jednakże
najczęściej biosensorem jest urządzenie, zawierające elementy biologiczne i służy do mo-
nitorowania parametrów obiektów żywych i procesów biologicznych [12, 13].

Metody detekcji mogą być np. optyczne lub elektrochemiczne. Czujniki, które pra-
cują w oparciu o optyczne metody detekcji, nazywamy czujnikami optycznymi. Pod-
stawy klasyfikacji czujników przedstawiono na rys. 11.2.

Rys. 11.2. Schemat klasyfikacji czujników

Część receptorowa czujników może być zbudowana z różnych materiałów. Najczę-
ściej stosowane są polimery, materiały ceramiczne i szklane materiały porowate. Ma-
teriały te odgrywają ważną rolę w różnych gałęziach przemysłu, w chemii, w technice
i elektronice, ale należy podkreślić ich znaczenie także w medycynie i biotechnologii.
Polimery to materiały, które powstają podczas łączenia się związków chemicznych
zwanych monomerami z identycznymi (tzw. proces polimeryzacji) lub z innymi czą-
steczkami (tzw. proces kopolimeryzacji) [14].

Materiały ceramiczne i szklane materiały porowate to ciała stałe, w których niekry-
stalicznej sieci występują wolne przestrzenie zwane porami. Pory są różnej wielkości
i tworzą różne układy przestrzenne. Z materiałów porowatych mogą być wytwarzane
wszystkie elementy optycznych czujników chemicznych, czyli na przykład wysokiej
jakości filtry, membrany, części składowe bioreaktorów, a także pokrycia izolacyjne
[15, 16]. W materiałach takich można zamknąć różne wskaźniki, które mogą mieć
kontakt z otoczeniem poprzez porowata strukturę materiału bazowego.
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Wskaźnik (indykator) – substancja pozwalająca na stwierdzenie danej cechy.
Najbardziej znane wskaźniki to związki chemiczne zmieniające barwę w po-
bliżu punktu równoważnikowego miareczkowania, tzw. wskaźniki pH, zmie-
niające barwę w zależności od stężenia jonów wodorowych H+.

11.2. Podstawowe definicje

11.2.1. Czujnik chemiczny

W 1991 roku w czasopiśmie Pure and Applied Chemistry ukazał się artykuł pod
tytułem Chemical sensors: definitions and classification, w którym autorzy dokonali
podsumowania dotyczącego terminologii rekomendowanej przez Międzynarodową
Unię Chemii Czystej i Stosowanej (International Union of Pure and Applied Chemi-
stry, IUPAC [17], dostępny także w internecie [18]). Zawarte w artykule słownictwo
dotyczy opisu terminologii czujnikowej w bardzo szerokim zakresie, nie tylko czujników
optycznych i biosensorów.

Zgodnie z definicją IUPAC czujnik chemiczny to urządzenie, które przetwarza infor-
mację chemiczną (począwszy od stężenia określonego składnika próbki, tzw. analitu, aż
po ogólny skład matrycy detektora) na sygnał analitycznie użyteczny. Źródłem informacji
chemicznej może być reakcja chemiczna z udziałem oznaczanego składnika zwanego
analitem lub fizyczna właściwość badanego materiału.

Analit – określony składnik badanej próbki, poszukiwany w procesie rozpozna-
nia chemicznego. Może być składnikiem płynów ustrojowych, tkanek, roztwo-
rów czy mieszanin gazów.

Czujnik chemiczny (patrz rys. 11.3), podobnie, jak i inne czujniki, składa się
z dwóch podstawowych części:

– receptorowej (zamiana informacji chemicznej na inny rodzaj informacji),
– przetwornikowej (zamiana mierzonego sygnału na sygnał elektryczny, optycz-

ny, akustyczny).
Poza wymienionymi elementami niektóre czujniki mogą zawierać ponadto tzw. se-

parator, np. membranę lub też film [19]. Część receptorowa, w której następuje za-
miana informacji chemicznej na inny typ sygnału, który może być zmierzony, może
funkcjonować na zasadzie:

– fizycznej – np. czujniki bazujące na pomiarze absorbancji lub współczynnika
załamania,
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– chemicznej – reakcja chemiczna z udziałem analitu powoduje zmianę sygnału,
– biochemicznej – źródłem sygnału jest proces biochemiczny.

Rys. 11.3. Schemat działania czujnika chemicznego

Innym rodzajem są immunoczujniki. Czasem są rozpatrywane jako osobna podgrupa
czujników chemicznych/biologicznych. Biosensor powinien być wyraźnie odróżniany
od kompleksowych systemów bioanalitycznych, które wymagają dodatkowych kroków
w procesie przetwarzania, np. dodawania odczynników chemicznych [20].

W niektórych przypadkach nie jest możliwe jednoznaczne rozróżnienie czy czujnik
pracuje na zasadzie fizycznej czy chemicznej. Dotyczy to na przykład przypadku,
kiedy mamy do czynienia z sygnałem wywołanym procesem chemisorpcji1.

11.2.2. Biosensor

Według IUPAC biosensor to specjalny rodzaj czujnika bazujący na procesie rozpo-
znawania biochemicznego/biologicznego. Receptor czujnika zawiera składnik biolo-
gicznie czynny, np. enzym, antygen lub przeciwciało, liposomy, fragmenty tkanek
roślinnych lub zwierzęcych [21].

Jednym z pierwszych czujników, który odpowiadał definicji biosensora była skon-
struowana w 1962 roku elektroda enzymatyczna do pomiarów stężenia glukozy [22].
Innym równie wcześnie skonstruowanym biosensorem był detektor mocznika, pro-
duktu końcowego przemiany aminokwasów i białek, a zarazem głównego składnika
moczu [23, 24].

__________
1 Chemisorpcja – adsorpcja chemiczna, polegająca na tworzeniu się silnych wiązań chemicznych między

adsorbentem i adsorbatem. Aby usunąć chemisorbowaną cząsteczkę, nie wystarczy obniżyć ciśnienie lub
stężenie adsorbatu, wystarczające w przypadku adsorpcji fizycznej, należy np. podnieść temperaturę. W nie-
których przypadkach usunięcie adsorbatu może być niemożliwe bez destrukcji adsorbentu. Przykładem jest
tlen chemisorbowany na węglu aktywnym; po ogrzaniu wydziela się, ale w postaci tlenków węgla.
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11.2.3. Aktuator

Oprócz receptora i przetwornika, niektóre czujniki mogą zwierać dodatkowy tzw.
aktuator. Aktuator to urządzenia wykorzystujące sygnał z czujnika do realizacji
określonego działania [25]. Najprostsze przykłady aktuatorów to detektor dymu
i alarm połączony ze spryskiwaczami czy też czujnik pH i zawór hydrauliczny do
odcięcia dopływu cieczy. Każdemu człowiekowi znany jest bioaktuator składający
się z czujnika temperatury, wbudowanego w skórę jego własnej dłoni, i efektora,
który realizuje/wykonuje polecenie cofnięcia tej dłoni (poprzez zadziałanie jego
własnych mięśni) po przekroczeniu pewnego progu temperatury. Takimi czujnikami
są też inne ciałka receptorowe w naszej skórze. W inżynierii biomedycznej aktuato-
ry w połączeniu z czujnikiem dotyku są stosowane w projektowaniu sztucznych
mięśni, kończyn czy części kończyn, w robotyce np. w robotach chirurgicznych.
Innym przykładem są aktuatory czujników temperatury stosowanych w operacjach
laserowych, które mają za zadanie wyłączyć laser, gdy temperatura w tkance prze-
kroczy ustaloną w danym typie zabiegu.

11.3. Klasyfikacja czujników

11.3.1. Podział czujników według typu przetwornika

Według typu zastosowanego przetwornika czujniki można przykładowo podzie-
lić na:

– optyczne,
– elektrochemiczne,
– masowe,
– termiczne.
Czujniki optyczne śledzą zmiany optyczne, które są wynikiem oddziaływania ana-

litu z częścią receptorową. Przy czym wykorzystuje się różne oddziaływania światła
z materią:

– absorbancja – mierzona w przezroczystym medium; jej zmiany są powodowe
przez sam analit lub przez wskaźnik (indykator); wykorzystywane jest tu świa-
tło widzialne i podczerwień,

– reflektancja – mierzona w nieprzezroczystym medium, zwykle przy użyciu
wskaźnika,

– luminescencja – pomiar natężenia promieniowania emitowanego przez układ
receptora w wyniku reakcji chemicznej,

– fluorescencja, a częściej pomiary jej wygaszania,



11. Optyczne czujniki chemiczne 301

– pomiar współczynnika załamania, którego zmiana jest wynikiem zmiany składu
roztworu lub efektem zjawiska rezonansu plazmonów powierzchniowego2,

– rozpraszanie spowodowane obecnością w badanej próbce cząstek o zdefiniowa-
nym rozmiarze [26].

11.3.2. Podział czujników według mechanizmu czujnikowego

Optyczne systemy czujnikowe bazują na detekcji jednego parametru lub na wy-
krywaniu kombinacji kilku parametrów poprzez wymienione poniżej efekty optyczne
(patrz tab. 1). Przetworniki optyczne oferują największą liczbę możliwych rozwiązań
konstrukcyjnych.

Tabela 1. Przykłady efektów optycznych wywołanych przez zmiany wybranych parametrów

Parametr, którego zmiana
wywołuje określony efekt optyczny Efekt modulacji optycznej

Siła mechaniczna Dwójłomność wiązki
Ciśnienie Zjawisko piezooptyczne, elastoptyczne
Zmiany gęstości Triboluminescencja
Pole elektryczne Efekt elektrooptyczny
Polaryzacja dielektryczna Efekt elektrochromatyczny
Prąd elektryczny Elektroluminescencja
Pole magnetyczne Efekt magnetooptyczny

Zjawisko FaradayaPolaryzacja magnetyczna
Magnetoabsorpcja

Temperatura Efekty termiczne
Zmiany absorpcji
Zmiany współczynnika załamania

Zmiany składu chemicznego (reakcje)

Fluorescencja

11.3.3. Inne sposoby klasyfikacji czujników

Czujniki klasyfikuje się również zależności od konkretnego zastosowania, czego
przykładem może być klasyfikacja ze względu na rodzaj wykrywanego składnika
badanej próbki (analitu). Czujniki takie można podzielić na stosowane do wykrywania
i określania poziomu:

– pH,
– jonów,

__________
2 Plazmon powierzchniowy – elektromagnetyczna fala powierzchniowa, o polaryzacji typu p, propagu-

jąca się wzdłuż powierzchni styku dwóch materiałów, których stałe dielektryczne mają przeciwne znaki.
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– gazów,
– par substancji.
Czujniki klasyfikuje się ponadto według trybu pracy (I sposób):
– in vivo,
– in vitro,
– in situ,
– do monitorowania procesów w trybie ciągłym,

oraz (II sposób):
– bezpośrednie,
– pośrednie.
Ponadto możemy wyróżnić czujniki jednorazowe i czujniki wielokrotnego użytku.

Podział czujników na bezpośrednie i pośrednie jest podziałem konstrukcyjno-
funkcyjnym. W czujniku bezpośrednim przetwornik optyczny oraz część receptorowa są
częściami tej samej cząsteczki, np. chromoforu [27]. Cząsteczki te mogą być bezpośred-
nio na światłowodzie związane kowalencyjnie z powierzchnią, unieruchomione na
membranie lub w cienkiej warstwie materiału o zbliżonym do rdzenia włókna współ-
czynniku załamania. Czujniki takie są realizowane najczęściej w oparciu o włókna
optyczne, jak przedstawiono schematycznie na rys. 11.4. Funkcją przetwornika jest po-
miar np. zmian natężenia barwy lub fluorescencji. Przykłady detekcji to wykrywanie
zmian pH, stężenia O2, CO2 oraz obecności jonów.

Rys. 11.4. Schemat czujnika światłowodowego typu bezpośredniego: C – sprzęgacz optyczny,
DC – detektor, DM – zwierciadło dichroiczne, ESP – układ elektronicznej obróbki sygnału,

LS – źródło światła, O – badany ośrodek, TF – światłowód

W czujnikach pośrednich proces rozpoznania i proces przetwarzania są odseparowa-
ne. Również geometria układu czujnikowego jest nieco inna niż w przypadku czujnika
bezpośredniego. Często stosowana w tych rozwiązaniach optoda czujnika (omówiona
dokładniej w następnym rozdziale) zawiera najczęściej i część receptorową w postaci
cząsteczek rozpoznających i – stanowiące część przetwornikową – cząsteczki wykry-
wające zmianę optyczną. Oba składniki są unieruchomione w materiale optody, którą
umieszcza się na końcówce światłowodu, na powierzchni falowodu lub wykorzystuje
tzw. falowody kapilarne (ang. hollow fibers) [28] (patrz rys. 11.5). Najczęstsze zastoso-
wania to wykrywanie jonów i konstrukcja biosensorów enzymatycznych.
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Optoda – część czujnika optycznego odpowiedzialna za detekcję danej sub-
stancji i przesłanie sygnału do dalszej analizy.

Rys. 11.5. Schemat czujnika światłowodowego typu pośredniego z optodą: C – sprzęgacz optyczny,
DC – detektor, DM – zwierciadło dichroiczne, ESP – układ elektronicznej obróbki sygnału,

LS – źródło światła, O – optoda, S – badany ośrodek, TF – światłowód

11.4. Parametry czujników

Czujniki są projektowane do pracy ze specyficznymi analitami występującymi
w pewnych rodzajach próbek w dobrze zdefiniowanych warunkach. Podstawowe pa-
rametry czujników to dokładność i powtarzalność pomiarów. Bardzo często czujniki
są transportowane, a potem pracują w różnych warunkach, zatem liczy się również ich
odporność i trwałość. Odporność to zdolność urządzenia do utrzymania swoich para-
metrów nawet w skrajnych warunkach działania. Trwałość to mechaniczna odporność
na wstrząsy lub wibracje oraz chemiczna oporność (inertność), czyli niezależność
pracy czujnika od zmian otoczenia (chemicznych) [29]. Jak już wspomniano, czujniki
optyczne wykazują dużą odporność na zakłócenia wywoływane przez pole magne-
tyczne i elektryczne.

Najważniejsze parametry pomiarowe, to między innymi [30, 31]:
– granica oznaczalności (ang. detection limit) – stężenie lub zawartość, dla któ-

rych średnia wartość mierzonego sygnału jest równa wartości dwóch odchyleń
standardowych,

– czułość (ang. sensitivity) – nachylenie krzywej odpowiedzi czujnika, wyrażone
jako wartość sygnału na jednostkę np. stężenia danej substacji,

– zakres dynamiczny (ang. dynamic range) – zakres stężeń, w których czułość
jest większa od zera,

– selektywność (ang. selectivity) – zdolność czujnika do pomiaru stężenia jednego
chemicznego składnika w obecności innych, bez wpływu tych innych sub-
stancji,
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– czas odpowiedzi (ang. response time) – czas, w którym wyjściowy sygnał czuj-
nika osiąga 63% (1/e) wartości końcowej w odpowiedzi na skokowa zmianę
stężenia oznaczanej substancji; w praktyce częściej używa się wartości t95%,
tj. czasu odpowiedzi, w którym sygnał osiągnie 95% wartości końcowej,

– czas życia (ang. life time) – okres poprawnego działania czujnika z zaznacze-
niem trybu stosowania (w użyciu, przechowywanie).

Biorąc pod uwagę parametry czujników, należy uwzględnić tzw. czucie chemiczne.
Czuciem chemicznym nazywa się etap zbierania informacji (akwizycja danych),
w którym otrzymuje się fragmentaryczny obraz składu chemicznego badanego układu
w czasie rzeczywistym. Elementem informacji jest wzmocniony sygnał, zależny od
stężenia określonych substancji chemicznych. Proces zbierania informacji (akwizycja
danych) składa się z dwóch etapów: rozpoznania i wzmocnienia.

Akwizycja danych przebiega dwuetapowo, ponieważ pierwotny sygnał wymaga
wzmocnienia w celu otrzymania informacji w użytecznej i niezaburzonej formie.
Projektując czujniki, należy wziąć pod uwagę typy oddziaływań substancji analizowa-
nej z czujnikiem. Mogą się tu pojawić:

– powierzchniowe oddziaływanie analizowanej substancji zaadsorbowanej na
powierzchni czujnika,

– wewnątrzfazowe oddziaływanie analizowanej substancji zaadsorbowanej na
optodzie wykonanej z materiałów porowatych.

Mając w pamięci omawiane wcześniej rozwiązania stosowane w konstrukcji czuj-
ników (pośrednie, bezpośrednie) należy wziąć pod uwagę rodzaje oddziaływań wystę-
pujących w przyrodzie (rzędy energii oddziaływań podane w kJ ⋅mol–1):

– wiązanie kowalencyjne 10–50,
– jon–jon 2,5–25,
– siły Londona 0,2–2,5,
– wiązanie wodorowe 0,2–2,5,
– jonowo indukowany dipol 0,02–0,2,
– dipol-dipol 0,02,
– wiązanie hydrofobowe 0,07–0,1.
Jak wynika z przedstawionego zestawienia najsilniejszym wiązaniem chemicznym

jest wiązanie kowalencyjne (atomowe).

11.5. Optody czujników światłowodowych

11.5.1. Optoda

Omawiając pojęcie czujnika pośredniego, wspomniano o ważnym elemencie ukła-
du detekcyjnego zwanym optodą. Czujnik pośredni charakteryzuje się tym, że do koń-
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cowego odcinka światłowodu dołączany jest miniaturowy przetwornik. W roku 1983
roku Opitz i Lubers zaproponowali, aby ten przetwornik optyczny nazywać optodą,
podobnie, jak termin elektroda używany w elektronice [32]. Optoda jest elementem,
który wszelkie zmiany środowiskowe zarówno fizyczne, jak i chemiczne, zamienia na
zależne od nich zmiany absorpcji, emisji, czasów życia, zmiany barwne czy polaryza-
cji ośrodka przetwarzającego. Po pobudzeniu promieniowaniem doprowadzanym do
optody światłowodem, jej reakcja, czyli odpowiedź optyczna, jest transmitowana do
detektora i układów analizujących tym samym lub opcjonalnie drugim światłowodem,
podobnie, jak w przypadku sensora bezpośredniego. Ważnym aspektem przy produk-
cji optod czujników światłowodowych jest przekroczenie bariery technologicznej
miniaturyzacji tych elementów oraz rozwiązanie problemu ich przyłączenia do koń-
cówki światłowodu. Światłowodowe czujniki optyczne pracują w jednym z trybów
przedstawionych przykładowo na rys. 11.6.

Rys. 11.6. Sposoby realizacji pomiarów pośrednich przy użyciu włókien optycznych i optod:
S – sygnał wejściowy (od źródła światła do optody), D – sygnał wyjściowy (do detektora)

O ile miniaturyzacja jest problemem, który nie ma jednego, generalnego rozwiąza-
nia i każdy konstruktor musi ten problem rozwiązać według własnej inwencji, to na
przyłączanie optod jest kilka poznanych i opracowanych sposobów. Niektóre z nich
przedstawiono na rys. 11.7. Opłaszczanie końcówki światłowodu i optody realizuje się
poprzez nasunięcie przezroczystej (lub nie) rurki, np. kapilary (patrz rys. 11.7d), albo
pokrycie półprzepuszczalnym płaszczem (patrz rys. 11.7a). Optodę można również
przykleić do końcówki włókna klejem o odpowiednio dobranym współczynniku za-
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łamania (patrz rys. 11.7b). Innym rozwiązaniem jest naniesienie optody, np. napyle-
nie, powleczenie w postaci cienkiej warstwy (filmu) (patrz rys. 11.7c).

Rys. 11.7. Sposoby łączenia optod ze światłowodami

Optodę może stanowić ciało stałe, lub też optoda może być roztworem, umiesz-
czonym w specjalnym zbiorniku. Optoda może też mieć formę cienkiej warstwy (fil-
mu) napylonej na końcówkę włókna. Wszystkie te rozwiązania różnią się przede
wszystkim komplikacją procesu technologicznego, który determinuje koszt produkcji
danej optody, a także fizycznymi i chemicznymi właściwościami matryc lub filmów
do szybkiej wymiany substancji, wchodzących w reakcję z unieruchomionymi re-
agentami.

W najnowszych rozwiązaniach najczęściej stosuje się napylanie (tylko w procesach
przemysłowych i przy masowej produkcji) oraz szkła o kontrolowanej wielkości po-
rów (ang. controlled pore glasses CPG).

Każda matryca, płaszcz oraz substancje aktywne użyte do konstrukcji optody
powinny charakteryzować się odpowiednią niewrażliwością na warunki środowiska,
w szczególności wynik pomiarów nie powinien być zakłócony przez inne parametry
fizyczne czy chemiczne. Szczególnie ważne jest to w zastosowaniach medycznych.
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Należy także pamiętać, że przy przejściu światła do i z optody następują duże
straty energetyczne. W dobrze dopracowanym układzie optycznym, przy odpowied-
nim doborze klejów oraz symetrii i profili optod, tłumienie sygnału może wynieść
całkiem sporo, bo ok. 0,5 dB na samych tylko przejściach międzyfazowych.

Optoda – element czujnikowy, który wszelkie zmiany środowiskowe, zarówno
fizyczne, jak i chemiczne, zamienia na zależne od nich zmiany absorpcji, emi-
sji, czasów życia, zmiany barwne czy polaryzacji ośrodka przetwarzającego.

11.5.2. Światłowody

Pod względem szybkości i jakości przepływu informacji światłowody mają wiele
zalet, gdyż ten sposób transmisji sygnałów jest niewrażliwy na zakłócające pola elek-
tromagnetyczne, co jest szczególnie istotne w środowisku biomedycznym. Za osią-
gnięcia dotyczące transmisji światła we włóknach optycznych w 2009 roku nagrodę
Nobla otrzymał prof. Charles Kuen Kao [33].

Do najważniejszych zalet światłowodów należą:
– ogromna pojemność informacyjna pojedynczego włókna,
– małe straty i związana z tym zdolność przesyłania sygnałów na znaczne odle-

głości,
– całkowita niewrażliwość na zakłócenia elektromagnetyczne,
– mała masa,
– niewielkie wymiary,
– bezpieczeństwo pracy (brak iskrzenia),
– utrudniony lub prawie niemożliwy podsłuch przesyłanych danych,
– względnie niski koszt (włókna specjalne i medyczne są nieco droższe niż tele-

komunikacyjne),
– duża niezawodność (poprawnie zainstalowanych łączy światłowodowych),
– prostota obsługi.
Biomedyczne zastosowania światłowodów to przede wszystkim tory wizyjne, pro-

wadnice mocy optycznej i wzierniki, jak również czujniki, np. typu laboratorium na
chipie (ang. lab-on-a-chip), oraz inne układy połączeń optycznych i optyczne szyny
transmisji danych (ang. optical backplane) do zastosowań w medycynie.

W optycznym czujniku chemicznym wiązka światła przenoszona między elemen-
tami czujnika za pomocą włókien światłowodowych, oddziałuje przez całą drogę
z granicą między ośrodkami o różnej gęstości optycznej, które to oddziaływanie za-
chodzi bez strat dzięki zjawisku całkowitego wewnętrznego odbicia. Światło, które
dochodzi do granicy faz rdzeń–płaszcz światłowodu pod kątem większym od kąta
krytycznego, ulega całkowitemu odbiciu wewnętrznemu. Mimo to niewielka część
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promieniowania penetruje na małą głębokość w głąb płaszcza, tworząc falę zanikającą
(ang. evanescent wave), jak przedstawiono schematycznie na rys. 11.8. Fala zanikają-
ca rozprzestrzenia się równolegle do granicy faz rdzeń–płaszcz i może oddziaływać
z cząsteczkami znajdującymi się w płaszczu blisko tej granicy.

Rys. 11.8. Kierunek propagacji fali zanikającej we włóknie światłowodowym

Powstawanie fali zanikającej jest zjawiskiem często wykorzystywanym w kon-
strukcji światłowodowych czujników optycznych. W takim przypadku płaszcz zostaje
zastąpiony fazą zawierającą czynnik, którego właściwości optyczne zmieniają się przy
oddziaływaniu z próbką, np. odpowiednio zaprojektowaną optodą. Zaletą tego rozwią-
zania jest to, że oddziaływania mają miejsce w warstwie optody. Możliwe jest więc
opracowanie czujnika, w którym optoda jest na tyle cienka, że pozwala na szybkie
ustalenie stanu równowagi z próbką, co skraca czas odpowiedzi czujnika. Warstwa ta
musi być jednocześnie wystarczająco gruba, by zapobiegała oddziaływaniom między
falą zanikającą a badaną próbką, co doprowadziłoby do powstania błędów.

Do konstrukcji czujników wykorzystuje się praktycznie wszystkie rodzaje falo-
wodów. Są to zarówno układy włókniste, jak i planarne, szklane i polimerowe, jedno-
modowe i wielomodowe, planarne i paskowe, skokowe i gradientowe, standardowe
i specjalne.

Konstrukcje czujników optycznych można podzielić:
1. według sposobu wykorzystania światłowodów:

– sensory jednoświatłowodowe,
– sensory dwu- lub wieloświatłowodowe,

2. według sposobu oddziaływania ze światłowodem:
– sensory z modyfikowaną strukturą światłowodu,
– sensory z niemodyfikowanym włóknem światłowodowym.

Do konstrukcji jednoświatłowodowego czujnika może być użyty pojedynczy świa-
tłowód jako włókno jednocześnie doprowadzające i transmitujące światło do układu
detekcyjnego. Układ pomiarowy znacznie upraszcza się, jeżeli mamy do czynienia
z transmisyjnym czujnikiem jednoświatłowodowym (również wykorzystującym zja-
wisko fali zanikającej) (patrz rys. 11.9). Źródło światła można umieścić na jednym
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końcu włókna, natomiast fotodetektor na drugim. Taki układ nie wymaga dodatko-
wych elementów optycznych, jak np. zwierciadło dichroiczne.

Rys. 11.9. Schemat blokowy prostego układu czujnika światłowodowego. C – sprzęgacz optyczny,
D – detektor, ESP – układ elektronicznej obróbki sygnału, LS – źródło światła, O – badany ośrodek,

TF – światłowody

Grupę czujników jednoświatłowodowych można podzielić na:
– układy transmisyjne zbudowane ze światłowodu z usuniętym płaszczem i za-

miast niego naniesioną warstwą czułą na badany parametr. Zmiana absorpcji
lub współczynnika załamania nowego płaszcza, spowodowana zmianą stężenia
badanej substancji, wpływa na właściwości transmisyjne światłowodu. Wyko-
rzystuje się tu zjawisko częściowego wnikania pola elektromagnetycznego do
obszaru płaszcza światłowodu, tzw. fali zanikającej,

– układy reflektancyjne (odbiciowe), w których promieniowanie ze źródła światła
dociera do optody i powraca do układu detekcyjnego tym samym światłowodem.

W konstrukcjach sensorów dwuświatłowodowych lub wykorzystujących wiązkę
światłowodów promieniowanie dociera do optody jednym światłowodem, ulega mo-
dyfikacji w stopniu zależnym od stężenia badanej substancji i jest transmitowane do
detektora drugim włóknem. Wykorzystanie wiązki światłowodów, zamiast poje-
dynczego włókna, prowadzi do uzyskania większej mocy docierającej do optody oraz
do uzyskania wyższego natężenia sygnału detekcyjnego kosztem większych wymia-
rów geometrycznych sensora.

W zależności od konstrukcji czujnika, można stosować różne układy pomiarowe.
Rozwiązaniem układu pomiarowego w przypadku niemodyfikowanego jednoświatło-
wodowego (lub wiązki światłowodów) czujnika jest stosowanie zwierciadła dichro-
icznego (por. rys. 11.4 oraz 11.5). Zwierciadło takie charakteryzuje się wysokim
współczynnikiem odbicia dla wzbudzającej wiązki pierwotnej i wysoką przepuszczal-
nością dla wiązki wtórnej. Pomaga to w oddzieleniu wiązki wtórnej od powracającej
w niezmienionej formie wiązki pierwotnej do detektora. W takich układach można
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stosować bardzo proste tanie źródła i detektory, np. źródłem promieniowania może
być dioda półprzewodnikowa, a detektorem fototranzystor lub fotodioda.

Jeszcze innym rozwiązaniem układu pomiarowego może być użycie oddzielnych
włókien lub wiązek światłowodów w formie rozwidlonego układu włókien (ang.
bifurcated) do doprowadzenia promieniowania do optody i odprowadzenia sygnału
z optody (patrz rys. 11.10).

A B

C

Rys. 11.10. Komercyjnie dostępne rozwiązania: A – wiązka światłowodów w sondzie odbiciowej,
B – układ włókien odprowadzających i doprowadzających sygnał, C – rozwidlony układ włókien

ze sprzęgaczem typu Y [34]

11.6. Metody unieruchamiania cząsteczek detekcyjnych

Jedną z podstawowych części czujnika jest cześć receptorowa. Jej działanie polega
na detekcji chemicznej za pomocą unieruchomionego w matrycy wskaźnika (indyka-
tora). Wspomniany wskaźnik jest unieruchomiony, jeżeli jego mobilność jest ograni-
czona w sposób chemiczny lub fizyczny. Metody unieruchamiania cząsteczek detek-
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cyjnych można podzielić na fizyczne (adsorpcja, pułapkowanie) i chemiczne (wiązanie,
sieciowanie).

Adsorpcja to najstarsza i najłatwiejsza metoda unieruchamiania. Siły adsorbujące
to oddziaływania van der Waalsa, wiązania jonowe i wodorowe. Adsorbent powinien
mieć dużą pojemność i silne powinowactwo do wykrywanej cząsteczki. Ponadto nie
powinien adsorbować ani produktów reakcji ani też katalizatorów. Materiały stosowa-
nie do unieruchamiania receptorów poprzez adsorpcję, to m.in.:

– wymieniacze jonowe (anionowe, kationowe),
– aktywowany węgiel drzewny,
– żel krzemionkowy (często spotykany w wyrobach galanteryjnych),
– materiały ceramiczne,
– materiały szkliste o kontrolowanych rozmiarach porów (ang. controlled pore

glasses, CPG) [35],
– tlenek glinu.
Pułapkowanie to proces, w którym cząsteczki receptora wprowadza się do roztworu

monomeru, który następnie jest polimeryzowany. Cząsteczki receptora są pułapkowane
w oczkach sieci polimeru podczas procesu sieciowania [36, 37, 38]. Po zakończeniu
procesu pułapkowania cząsteczki receptora nie dyfundują poza sieć polimeru, a małe
cząsteczki substratów i produktów reakcji mogą się przemieszczać przez i wewnątrz
materiału-pułapki. Materiały stosowane do przygotowania pułapek, to na przykład:

– poliakrylamid,
– guma silikonowa,
– alkohol poliwinylowy,
– poliuretan,
– materiały zol-żelowe,
– skrobia (krochmal).
Obszar działania cząsteczki receptora można ograniczyć również dzięki zastoso-

waniu separatorów w postaci błon półprzepuszczalnych (membran), jak również za-
mknąć w liposomach lub w małych okrągłych strukturach zbudowanych z pojedynczej
membrany. Substraty i produkty mogą zarówno swobodnie dyfundować przez te
ograniczone przestrzennie struktury podczas procesu rozpoznawania, jak i tymczaso-
wo pozostawać wewnątrz nich.

Sieciowanie to tworzenie wiązań kowalencyjnych pomiędzy związkami o małej
masie cząsteczkowej oraz cząsteczkami receptora w celu uzyskania związku siecio-
wego [39, 40]. Cząsteczki receptora mogą być sieciowane albo same ze sobą albo ko-
sieciowane, np. z nieaktywnym białkiem, takim jak albumina. Czynnikami, które
wpływają na stopień usieciowienia, są [41, 42]:

– stężenie receptora i czynnika sieciującego,
– pH środowiska,
– siła jonowa,
– temperatura i czas reakcji.
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Przykłady związków homo-dwufunkcyjnych:
– estry kwasu jabłkowego,
– estry imidów,
– bisaldehydy (aldehyd glutarowy),
– fotoreaktywne aryloazydy.
Przykłady związków hetero-dwufunkcyjnych:
– związki sieciujące reaktywne w kierunku grupy aminowej i tiolowej, np. N-suc-

cinimidyl-3(pyridyldithio)propionate (SPDP),
– związki sieciujące reaktywne w kierunku grupy karbonylowej i tiolowej,
– grupy fotoczułe: azydki arylu, benzofenon, związki diazo-, pochodne diazyryny.
Wiązanie kowalencyjne receptora z matrycą polimerową jest najlepszą możliwą

metodą unieruchomienia [43, 44]. Można wymienić wiele barwnych wskaźników
z grupami funkcyjnymi w reaktywnej formie:

– grupy izotiocyjanowe,
– grupy sulfonylowo-chlorkowe,
– grupy winylowo-sulfonylowe,
– grupy aminowe,
– grupy karboksylowe,
– grupy hydroksylowe.
Koncepcja domieszkowania chemicznego jest techniką pośrednią pomiędzy impre-

gnacją a wiązaniem kowalencyjnym. Ogólnie rzecz biorąc, domieszkowanie chemicz-
ne stanowi niedrogą metodę unieruchamiania reagentów. Wadą tego rozwiązania jest
pewien określony stopień wyciekania (uciekania) organicznego modyfikatora.

Unieruchamianie wskaźników w/na polimerach ma kilka poważnych zalet. Polime-
ry często używane w optodach czujników mogą pełnić jedną (lub kilka) z wymienio-
nych funkcji:
– służą jako sztywna matryca, w/na której indykator jest unieruchomiony,
– mogą działać jako rozpuszczalnik lub klatka (pułapka) do unieruchamiania mate-

riałów receptorowych,
– mogą stanowić izolację optyczną stosowaną celem ograniczenia promieniowania

wprowadzanego z otoczenia do układu optycznego optody,
– są w stanie zapewnić selektywność, a w niektórych zastosowaniach poprawić

sprawności selektywności,
– powłoki polimerowe są używane często jako powłoki ochronne.

11.7. Wady i zalety detekcji optyczno-chemicznej

Podstawowe problemy związane z czujnikami światłowodowymi to:
– konstrukcja optod – zastosowanie determinuje projekt optody i całego czujnika,
– kalibracja,
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– niski poziom sygnału – często pomiary dotyczą sygnałów biologicznych, np. mo-
nitorowania stanu gruntu, badania osadów z dna jezior,

– starzenie się optod, spowodowane upływem czasu i niekorzystnym oddziaływa-
niem środowiska,

– czas odpowiedzi – możliwość czucia bezkontaktowego, np. przez porowate
szkło,

– mały zakres dynamiczny – badania przeprowadzane na żywych organizmach,
roślinach, organach.

Do wad detekcji optyczno-chemicznej zalicza się między innymi takie czynniki,
jak:

– wpływ zewnętrznego oświetlenia, np. w przypadku pomiarów bazujących na
zjawisku fluorescencji sensor musi być izolowany od innych optycznych sy-
gnałów lub wręcz pracować w warunkach zaciemnienia,

– ograniczona stabilność długoczasowa – niektóre barwniki (np. indykatory
w optodach) wykazują zjawisko fotowybielania (ang. photobleaching) przy du-
żych natężeniach światła (np. laserowego),

– duży koszt, np. praca w ultrafiolecie wymaga drogich kwarcowych światłowo-
dów.

Detekcja optyczno-chemiczna ma również kilka niezaprzeczalnych zalet:
– niezależność elektryczna – sygnały optyczne nie są podatne na oddziaływanie

elektryczne (brak interferencji),
– zdalna detekcja – transmisja sygnałów optycznych na duże odległości 10–1000 m

jest możliwa w niskostratnych światłowodach optycznych stworzonych na po-
trzeby komunikacji optycznej,

– duża gęstość informacji – sygnały optyczne różnią się długością fali, fazą, pro-
filem zaniku, polaryzacją lub natężeniem,

– analiza w czasie rzeczywistym – próbkowanie nie jest konieczne.

11.8. Wybrane zastosowania czujników w medycynie

Optyczne czujniki chemiczne znajdują zastosowanie w technologii żywności,
w ochronie zabytków, w wykrywaniu zagrożeń terrorystycznych. W inżynierii biome-
dycznej zastosowanie znajdują przede wszystkim w ochronie środowiska, biotechno-
logii i analityce medycznej, np. do oznaczania substancji będących substratami, akty-
watorami lub inhibitorami enzymów. Użycie odpowiednich enzymów pozwala na se-
lektywne i czułe oznaczanie we krwi, moczu, a także bezpośrednio w tkankach, fizjolo-
gicznie ważnych związków, jak mocznik, kwas moczowy, glukoza i inne cukry, lipidy,
fosfolipidy, cholesterol i antybiotyki. Niektóre z tych czujników oraz podstawowe pro-
blemy związane z ich zastosowaniem zostaną omówione w poniższym rozdziale.
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Historycznie rzecz ujmując, pierwsze optyczne czujniki chemiczne były stosowane
do pomiaru pH oraz stężenia tlenu. Najprostsze rozwiązania to jednorazowe celulo-
zowe paski nasączone wskaźnikiem pH, które po użyciu po prostu się wyrzucało. Po-
tem pojawiły się paski, do których wskaźnik pH był związany kowalencyjnie. Pomiar
odbywał się przez porównanie ze skalą odniesienia, a w przypadku zautomatyzowa-
nym – reflektancję. Optyczna detekcja tlenu to dopiero lata trzydzieste 20. wieku, gdy
zauważono wygaszanie fluorescencji niektórych związków chemicznych przy obecno-
ści tlenu [45]. Wraz z rozwojem technologii światłowodowej pojawiły się pierwsze
światłowodowe czujniki tlenu [46]. Zaczęto wykrywać inne związki. Kamieniem mi-
lowym było skonstruowanie światłowodowego czujnika bazującego na powinowac-
twie konkanawaliny A do glukozy [47].

Ze względu na dynamiczny rozwój technologii światłowodowych i inżynierii mate-
riałowej oraz odkrycia nowo syntezowanych związków chemicznych ostatnie dwa-
dzieścia lat 20. wieku stało pod znakiem rozkwitu tej dziedziny, czego dowodem są
liczne książki i prace przeglądowe poświęcone optycznym czujnikom chemicznym
i ich zastosowaniom [48, 49, 50, 51, 52].

Duzy postęp dokonał się tez w dziedzinie czujników do zastosowań in vivo. Pro-
jektowanie czujników do zastosowań in vivo wymaga rozważenia kilku ważnych
aspektów związanych z brakiem możliwości preparowania próbki, np. wirowania krwi
celem separowania elementów morfotycznych. Ponadto należy minimalizować wpływ
obecności czujnika w organizmie pacjenta. Spośród innych ważnych czynników de-
terminujących konstrukcję czujnika należy wymienić biozgodność (biokompatybil-
ność), dobór materiałów, jego selektywność i czułość, układ kompensacji optycznej
i odpowiednią kalibrację [53].
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12.1.  LIBS – Laser Induced Breakdown Spectroscopy

LIBS jest techniką analityczną laserowo indukowanej spektroskopii atomowej,
znajdującą coraz to nowsze zastosowania [1, 2, 3, 4]. Technika ta umożliwia detekcję
prawie wszystkich pierwiastków w ciałach stałych. Dodatkowo analizę próbek wielo-
składnikowych można przeprowadzać w bardzo złożonych matrycach organicznych,
takich jak np. tkanki. Urządzenie pozwala na pomiary w bardzo szerokim zakresie
stężeń, już od pojedynczych ppm do miligramów substancji [5]. Metoda jest szczegól-
nie przydatna w analizie zanieczyszczeń tworzyw sztucznych, farmaceutyków, sub-
stancji organicznych czy materiałów biologicznych. Ze względu na możliwości anali-
zy próbek w kilku punktach pomiarowych można określić przestrzenny rozkład

III. Wybrane elementy optycznej diagnostyki biomedycznej
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pierwiastków w wybranej matrycy, zarówno z punktu widzenia ich rozkładu po-
wierzchniowego, jak i trójwymiarowego. Z uwagi na brak konieczności używania
dodatkowych odczynników chemicznych do wykonania analizy metoda ta jest szcze-
gólnie przyjazna dla środowiska. Ponadto nie wymaga dodatkowych, wymiennych
elementów eksploatacyjnych, co wyraźnie minimalizuje koszty eksploatacji urządze-
nia. Funkcjonalność ekonomiczna jest szczególnie istotna w farmaceutycznej analityce
chemicznej, ponieważ ceny odczynników chemicznych są wysokie i rosną w szybkim
tempie (np. acetonitryl jakości HPLC1).

12.2.  Atomowe podstawy techniki LIBS

Technika spektroskopii laserowo indukowanego rozpadu (LIBS) jest rodzajem
atomowej spektroskopii emisyjnej, która jako źródło wzbudzenia próbki wykorzystuje
lasery dużej mocy. Dostarczona energia jest na tyle wysoka, że prowadzi do ablacji,
czyli odparowania niewielkiej części próbki (rzędu nano- lub nawet pikogramów)
i powstania plazmy. Po ustaniu oddziaływania światła lasera zaczyna się stygnięcie
rozgrzanej próbki i w efekcie m.in. emisja promieniowania elektromagnetycznego,
którego widmo może posłużyć do analizy składników atomowych badanej próbki.

Po skupieniu wiązki lasera o wystarczającej mocy na próbce, niemal momentalnie
dochodzi do wzrostu temperatury, która niezależnie od rodzaju materiału, przekracza
temperaturę wrzenia substancji. Prędkość, z jaką energia dociera do powierzchni
znacznie przekracza prędkość, z jaką może ona tę energię rozproszyć przez odparo-
wanie, co skutkuje gwałtowną eksplozją części próbki. Proces ten nazywamy ablacją.
Rozproszona część próbki rozszerza się z prędkością dźwięku, tworząc falę uderze-
niową, absorbując jednocześnie promieniowanie laserowe. Energia cieplna dostarczo-
na do układu powoduje jego wzbudzenie, czyli przejście do stanów o wyższej energii.
Wzrost temperatury powoduje także wzrost energii kinetycznej cząsteczek i jeśli do-
starczona energia jest wystarczająco wysoka, może spowodować jonizację próbki,
czyli odseparowanie elektronu lub elektronów od atomu na skutek zderzeń cząsteczek.
W przypadku techniki LIBS dostarczone promieniowanie ma gęstość mocy rzędu
109 W/cm2, co umożliwia utworzenie plazmy. Ma ona temperaturę sięgającą nawet
100 000 K i jest mieszaniną naładowanych i neutralnych cząstek elementarnych oraz
jąder atomowych. Plazma tworzy się bezpośrednio nad powierzchnią próbki (nieza-
leżnie od kąta, pod jakim pada promień lasera). Istnieje zasadnicza różnica w zacho-
waniu się próbki w przypadku stosowania długich (milisekundowych) i krótkich (na-
no-, femtosekundowych) impulsów laserowych. Długie impulsy powodują dodatkowe
ogrzanie i zwiększenie objętości utworzonej już plazmy i duże ubytki analizowanego
__________

1 HPLC High Pressure Liquid Chromatography – Wysokociśnieniowa Chromatografia Cieczowa.
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materiału. Impulsy krótkie w mniejszym stopniu niszczą próbkę, jednak mniejsze są
też objętości analizowanej substancji.

Po ustaniu impulsu plazma schładza się, emitując przy tym promieniowanie elek-
tromagnetyczne, a rejestrowane widmo ma postać ciągłą. Wraz z upływem czasu
i postępującym ochładzaniem próbki rozpoczyna się proces rekombinacji jonów,
zmniejsza się gęstość elektronowa i w widmie zaczynają pojawiać się linie emisyjne
charakterystyczne dla poszczególnych pierwiastków – początkowo od form zjonizo-
wanych, a ostatecznie od wzbudzonych atomów.

Rozróżnianie substancji chemicznych na podstawie ich widma emisyjnego jest
możliwe z kilku powodów. Po pierwsze energia potrzebna do wzbudzenia atomu lub
cząsteczki oraz energia emitowana podczas przechodzenia ze stanu wzbudzonego do
podstawowego podlega zasadzie kwantyzacji. Różnice energii pomiędzy poszczegól-
nymi stanami (wzbudzonymi i podstawowym) są ściśle określone i wynikają z ato-
mowej budowy materii (patrz rys. 12.1 (A)).

Rys. 12.1. Schemat poziomów energetycznych cząsteczki; En (n = 0, 1 ... n)
n-ty poziom energetyczny (A). Schemat emisji z poszczególnych stanów wzbudzonych (B)

Aby doszło do wzbudzenia, muszą być spełnione dwa warunki. Podstawowy jest
tzw. warunek rezonansu – energia Ed dostarczona do cząsteczki w formie kwantu musi
doprowadzić do wzbudzenia na dany poziom energetyczny, czyli:

01
1 EEEd −= . (1)

Energia potrzebna do przejścia ze stanu podstawowego E0 do stanu wzbudzone-
go En musi być dokładnie taka, jaka jest różnica energii pomiędzy tymi poziomami.

Drugim warunkiem niezbędnym do wzbudzenia próbki jest tzw. niezerowy mo-
ment przejścia. Wiąże się to z faktem, iż niektóre przejścia ze stanów podstawowych
do wzbudzonych są zabronione i nie mogą mieć miejsca, nawet, jeśli dostarczona
zostanie odpowiednia energia. Wynika to z budowy atomu i jest charakterystyczną
cechą każdego chemicznego indywiduum (atomów lub cząsteczek).

Emisyjne widmo spektroskopowe, czyli zależność natężenia emitowanego przez
próbkę promieniowania od długości fali, również powstaje dzięki kwantyzacji energii.
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Emisja promieniowania jest skutkiem emisji przez próbkę fotonów o określonej czę-
stotliwości. Związek energii fotonu Ef z jego częstotliwością opisuje równanie:

.hvE f = (2)

gdzie h – stała Plancka, ν – częstotliwość.
Ponieważ różnice energii pomiędzy poszczególnymi poziomami są ściśle określo-

ne, określona jest także energia emitowanego fotonu. Z tego wynika, że częstotliwość
emitowanego fotonu jest funkcją różnicy energii pomiędzy poziomem wzbudzonym
a podstawowym:

h
EEv i

i
0−

= . (3)

Rysunek 12.1 (B) schematycznie ilustruje emisję fotonów o częstotliwości νi towa-
rzyszącą przejściu wzbudzonych elektronów z wyższych poziomów energetycznych Ei
do stanu podstawowego E0 (tzw. relaksacja). Dzięki temu, że atomy mogą zostać
wzbudzone tylko w określony, unikalny sposób, emitowane przez nie widmo również
jest charakterystyczne i pozwala na identyfikację poszczególnych atomów/związków
chemicznych. Obserwowane widmo ciągłe, które rejestrowane jest w trakcie trwania
wczesnej plazmy składa się z linii charakterystycznych dla poszczególnych pierwiast-
ków i jest ono zniekształcone z powodu występowania efektu Starka. Efekt ten polega
na rozszczepieniu i poszerzeniu linii spektralnych na skutek oddziaływania atomów
z polem elektrycznym. Ponieważ we wczesnej plazmie gęstość elektronowa jest bar-
dzo duża (powyżej 1019 elektronów/cm3) efekt ten jest bardzo silny, a zanika wraz ze
schładzaniem się plazmy.

Występowanie poszczególnych linii emisyjnych na rejestrowanym podczas ekspe-
rymentu widmie świadczy o obecności wybranych związków w próbce. Natężenie
emisji promieniowania informuje natomiast o ilości danej substancji w analizowanym
materiale.

12.3.  Zasada pomiaru techniką LIBS

Zogniskowana na niewielkiej powierzchni badanego materiału wiązka laserowa
o dużym natężeniu, padając na próbkę (stałą, ciekłą lub gazową) powoduje szybki,
lokalny wzrost temperatury i parowanie. Na skutek tego dochodzi do wytworzenia
się plazmy. Powstała plazma jest źródłem promieniowania, którego widma zawie-
rają linie spektralne odpowiadające pierwiastkom wchodzącym w skład próbki
(patrz rys. 12.2). Oddziaływanie pomiędzy wiązką lasera a próbką jest procesem
skomplikowanym i zależy od charakterystycznych cech zarówno promieniowania
lasera, jak i właściwości badanego materiału. Powstawanie plazmy zależy m.in. od
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częstotliwości impulsów laserowych, jak również od przestrzennych i czasowych
fluktuacji promieniowania. Właściwości chemiczne, fizyczne i mechaniczne próbki
również mają wpływ na proces ablacji i powstawania plazmy. Rozwój plazmy zależy
od mocy lasera, długości fali, rozmiaru zogniskowanej wiązki, składu odparowanej
próbki, obecności innych gazów w otoczeniu, jak również ciśnienia. Laser Nd:YAG
często używany w badaniach techniką LIBS emituje promieniowanie o długości fali
1064 nm i energii ok. 200 mJ w pojedynczym impulsie (ze względów bezpieczeń-
stwa należy do grupy laserów czwartej klasy) [6].

Technika laserowo indukowanej spektroskopii atomowej jest bardzo wszechstron-
ną techniką analizy elementarnej. W wyniku działania lasera i wzbudzenia fragmentu
próbki powstaje kilka rodzajów promieniowania. Pierwszym rodzajem jest promie-
niowanie ciągłe, pojawiające się w wyniku powielania się wolnych elektronów i po-
wstawania jonów; proces ten trwa przez cały okres trwania impulsu lasera (zwykle
ok. 10 ns). Promieniowanie ciągłe składa się z promieniowania hamowania oraz pro-
mieniowania wynikającego z oddziaływań elektron–jon, jednakże nie jest ono wyko-
rzystywane jako miara w badaniach prowadzonych tą techniką. W tle promieniowania
ciągłego występują również wąskie linie pochodzenia jonowego. Widmo rejestrowane
po upływie mikrosekund od impulsu lasera zawiera głównie widmo dyskretne, po-
wstające z ochładzającej się plazmy pochodzenia atomowego i molekularnego [7].
Spektralny skład widma emisji plazmy jest liniowy i odzwierciedla skład badanej
próbki. Identyfikacja charakterystycznych linii emisyjnych plazmy może dać informa-
cję o składzie atomowym badanego obiektu.

Rys. 12.2. Schematyczny rysunek plazmy powstałej na skutek działania impulsu laserowego
na powierzchnię próbki. Obraz (A) przedstawia fotografię powstającej plazmy z zaznaczonym

gradientem temperatury. Pióropusz plazmy jest podzielony na kilka stref, począwszy od tej
o najwyższej temperaturze, a kończąc na najrzadszej strefie o najniższej temperaturze (B)

Technika LIBS ma niewątpliwie tę zaletę, że pozwala na jednoczesną identyfikację
wszystkich pierwiastków, wchodzących w skład badanej próbki podczas jednego po-
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miaru, przy czym nie jest konieczne wstępne przygotowanie próbki. Metoda pozwala
na oznaczanie pierwiastków w bardzo małych stężeniach, rzędu ppm. Badany materiał
jest poddawany promieniowaniu lasera i tylko niewielki jego fragment podlega anali-
zie. Jest to metoda stosunkowo małoinwazyjna, ponieważ odparowywana próbka ma-
teriału jest rzędu nanogramów lub pikogramów, natomiast wielkość mikrokrateru, jaki
powstanie po ablacji zależna jest od stanu skupienia materii, z którego powstaje pla-
zma oraz dostarczonej energii. W przypadku, gdy ablacja zachodzi w materiale
o większej gęstości, powstający krater jest mniejszy niż ten powstający w przypadku
ablacji w np. żelu. Jest to spowodowane tym, że powstająca po ekspozycji fala aku-
styczna odrywa fragment otaczającej materii. Próbki, które są bardziej zbite ulegają
mniejszemu uszkodzeniu niż materiały o mniejszej gęstości.

Rys. 12.3. Przykład widm uzyskanych dla trzech próbek
różniących się stężeniem atomów chromu (od 0,21% do 1,64%)

Pierwiastki chemiczne, w zależności od stopnia utlenienia, emitują promieniowa-
nie elektromagnetyczne o charakterystycznej dla siebie długości fali. Podczas wyko-
nywania pomiaru widmo promieniowania jest zbierane każdorazowo po każdej ekspo-
zycji na działanie wiązki laserowej. Szerokość okna spektralnego możliwego do
jednoczesnej analizy wynosi ok. 40 nm dlatego nierzadko konieczne jest przebadanie
substancji w kilku zakresach spektralnych. Na podstawie danych o liniach spektral-
nych charakterystycznych dla pierwiastków chemicznych można określić jakościowy
i ilościowy skład próbki, tak jak to przedstawiono na przykładzie analizy zawartości
chromu w próbce (patrz rys. 12.3). Analizując jakościowo materiał na podstawie uzy-
skanego widma emisyjnego, oraz znając długości fal, dla których występują maksima
charakteryzujące dany pierwiastek, można ocenić skład próbki. Analiza ilościowa
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wymaga sporządzenia krzywej kalibracyjnej (patrz rys. 12.4) dla danego atomu. Do
analizy jakościowej wykorzystuje się bazę danych NIST (National Institute of Stan-
dards and Technology) [8, 9], zawierającą informacje dotyczące jonizacji pierwiast-
ków chemicznych na wszystkich możliwych stopniach utlenienia oraz typy przejść
energetycznych, które są odpowiedzialne za emisję. Są tam też podane wartości rela-
tywnego natężenia piku w widmie i prawdopodobieństwo wystąpienia tego piku przy
danej długości fali.

Tabela 1. Przykład wybranych długości fali, przy których występuje charakterystyczna emisja.
Dane dla chromu na +1 stopniu utlenienia pochodzą z bazy danych NIST [8]

Jon Obserwowana
długość fali [nm]

Relatywne
natężenie

Prawdopodobieństwo
pojawienia się piku

Cr I 357,869 19000 B
Cr I 359,349 17000 B
Cr I 360,533 13000 B

Przeszukując bazę NIST, należy zwrócić uwagę, przy jakiej długości fali relatywne
natężenie piku jest najwyższe oraz jakie jest prawdopodobieństwo, że pik ten się
pojawi przy danej długości fali. Takie prawdopodobieństwo jest oznaczane dużymi
literami alfabetu. Oznaczenie AA, od którego zaczyna się skala oznacza 1% błędu,
a oznaczenie E, na którym kończy się skala oznacza 50% prawdopodobieństwo prze-
sunięcia piku. Przedstawione w tab. 1 oznaczenie B oznacza 10% prawdopodobień-
stwo błędu [8, 9].

Rys. 12.4. Krzywa kalibracyjna do oznaczeń ilościowych pierwiastków na przykładzie chromu
(dotyczy wyników przedstawionych na rys. 12.3). Zależność pomiędzy natężeniem
emisji promieniowania a stężeniem substancji dla trzech wybranych długości fali:

 – 360,355 nm,  – 361,879 nm,  – 263,064 nm
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12.4.  Techniczne aspekty konstrukcji spektrometrów LIBS

12.4.1.  Ogólna budowa spektrometrów

Typowa konstrukcja spektrometru laserowo indukowanego rozpadu została schema-
tycznie przedstawiona na rys. 12.5. Najczęściej stosowanym źródłem światła jest laser
Nd:YAG. Układ detekcji stanowi natomiast spektrometr o szerokim zakresie spektralnym
i wysokiej czułości, sprzężony z bramkowanym czasowo detektorem o szybkim czasie
odpowiedzi. Całość jest podłączona do komputera, który posiada możliwość szybkiej
interpretacji oraz analizy zebranych danych. W sensie konstrukcyjnym jest to jedna z naj-
prostszych eksperymentalnie, analitycznych technik spektroskopowych.

Rys. 12.5. Schemat budowy spektrometru stosowanego w technice
laserowo indukowanego rozpadu (opracowano w oparciu [10])

Laser Nd:YAG generuje energię w obszarze bliskiej podczerwieni – długość fali
1064 nm. Czas trwania impulsu wynosi około 10 ns. Wiązka w ognisku osiąga gęstość
mocy ok. 1 GW/cm2. Inne lasery wykorzystywane w technice LIBS to głównie lasery
ekscymerowe (excited dimer), generujące wiązki w obszarze światła widzialnego oraz
ultrafioletu.

Spektrometr zbudowany jest bądź to z monochromatora (skaningowego), bądź
z polichromatora (nieskaningowego), a także z fotopowielacza lub kamery CCD jako
detektora. Najbardziej popularnym monochromatorem jest monochromator typu Czer-
ny’ego–Turnera; jako polichromator najczęściej stosowany jest typ Echelle. Mono-
chromator typu Czerny’ego–Turnera może być także wykorzystany do rozszczepienia
wiązki padającej na kamerę CCD, działając jako polichromator. Spektrometr poli-
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chromatyczny jest najczęściej stosowanym spektrometrem w technice LIBS, gdyż
umożliwia równoczesną akwizycję w całości wybranego zakresu widma.

Spektrometr rejestruje promieniowanie elektromagnetyczne w możliwie jak najszer-
szym zakresie, maksymalizując ilość linii emisyjnych zebranych dla każdego pierwiast-
ka. Odpowiedź spektrometru jest w zakresie od 1100 nm do 170 nm i odpowiada moż-
liwościom detekcyjnym kamery CCD. Zakres ten jest wystarczający do analizy, gdyż
wszystkie pierwiastki posiadają linie emisyjne w tym zakresie. Rozdzielczość energe-
tyczna spektrometru może także mieć wpływ na jakość pomiarów techniką LIBS, gdyż
układy o wysokiej rozdzielczości mogą oddzielić linie emisyjne w bardzo bliskim są-
siedztwie, redukując stopień nałożenia pików i zwiększając selektywność. Cecha ta jest
szczególnie ważna przy pomiarach próbek o złożony składzie.

12.4.2.  Charakterystyka emisyjna plazmy oraz źródeł światła

Istnieją dwa mechanizmy generacji elektronów oraz wzrostu ich liczby przed
utworzeniem plazmy. Pierwszy mechanizm polega na absorpcji promieniowania lase-
rowego przez wolne elektrony obecne w odparowanej części próbki w momencie koli-
zji z atomami niezjonizowanymi. Jeśli elektrony osiągną wystarczającą energię, mogą
jonizować atomy bądź molekuły obecne w odparowanej próbce. W każdym takim
procesie jonizacji, wysokoenergetyczny elektron, wybija jeden elektron, w wyniku
czego powstają dwa elektrony o niższej energii. Elektrony te, po zaabsorbowaniu fo-
tonu, będą inicjować kolejne procesy jonizacji. Stężenie elektronów będzie wzrastało
wykładniczo z czasem ze względu na kaskadowy charakter jonizacji. Drugi mecha-
nizm to jonizacja wielofotonowa, polegająca na równoczesnej absorpcji energii przez
atom bądź molekułę wystarczającej do jej jonizacji. Ten mechanizm ma znaczenie
tylko w przypadku laserów o długościach fali mniejszych niż 1 μm, gwarantujących
minimalną energię wzbudzenia niezbędną do zajścia zjawiska. Mechanizm kaskadowy
oraz jonizacja wielofotonowa wymagają laserów wysokiej mocy, z reguły gęstości
mocy ≥ 108 W/cm2. Ostatecznie plazma tworzona jest w momencie, gdy natężenie
promieniowania lasera osiągnie tę wartość odcinającą (≥ 108 W/cm2), co uzyskuje się
z reguły poprzez ogniskowanie wiązki. Ze względu na ograniczenie dyfrakcyjne,
średnica w2 wiązki laserowej w ognisku jest określana za pomocą wzoru:

1
2 44,2

w
fw λ≈ , (4)

gdzie w1 jest średnicą wiązki lasera przed ogniskiem, f ogniskową soczewki skupiają-
cej, a λ długością fali.

Rozwój techniki LIBS związany jest z dostępnymi komercyjnie i technologicznie
laserami. W 1962 roku po raz pierwszy został wykorzystany przez Brech’a i Cross’a
laser rubinowy emitujący światło o długości fali 694 nm [11], jednak stabilność pracy
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impulsowej w tym rozwiązaniu była niewystarczająca i LIBS nie został uznany jako
wiarygodna technologia w analizie spektralnej. Rozwój nastąpił wraz z pojawieniem
się laserów impulsowych w latach 80-tych i powstaniem lasera Nd:YAG, emitującego
promieniowanie z zakresu bliskiej podczerwieni, światła widzialnego, a także UV.
Pompowanie lasera zależy od profilu absorpcyjnego kryształu, który go tworzy. Po-
czątkowo do pompowania laserów Nd:YAG były wykorzystywane lampy halogenowe
ze względu na szerokie pasmo emisyjne. O wiele wydajniejsze są jednak lampy wyła-
dowcze, zbudowane na gazach pierwiastków ziem rzadkich. Najczęściej używa się
lamp kryptonowych i ksenonowych. Obie posiadają linie emisyjne w bliskiej pod-
czerwieni, przy czym zakres kryptonowy lepiej pokrywa się z widmem absorpcyjnym
Nd:YAG. Stosowane są głównie w laserach o pracy ciągłej. W tabeli 2 zaprezentowa-
no zestawienie laserów stosowanych w różnych konstrukcjach LIBS.

Tabela 2. Charakterystyka właściwości wybranych laserów stosowanych w technice LIBS [7, 12]

Typ lasera Długość fali Czas trwania impulsu Energia impulsu
CO2 Repetitive 10,6 μm 10–100 μs 0,1–5 J
CO2 Q-switched 10,6 μm 200 ns 0,1 J
Er:YAG Q-switched 2,94 μm 170 ns 25 mJ
Nd:YAG 1,06 μm 5–10 ns 1–3 J
Ruby Normal Pulse 694,3 nm 0,2–10 ms 1–500 J
Ruby Q-switched 694,3 nm 5–30 ns 1–50 J
RubyPicosecond Pulse 694,3 nm 10 ps 0,01–0,5 J
Nd:YAGSecond Harmonic 532,0 nm 4–8 ns 0,5–2 J
Nd:YAG Third Harmonic 354,7 nm 4–8 ns 0,2–0,7 J
N2 Laser 337,1 nm 3–6 ns 0,1–0,6 mJ
XeCl Excimer 308 nm 20–30 ns 0,5–1 J
Nd:YAGFourth Harmonic 266 nm 3–5 ns 0,1–0,3 J
KrF Excimer 248 nm 25–35 ns 0,5–1 J
ArF Excimer 193 nm 8–15 ns 8–15 mJ

Podsumowując, typowe zakresy energii laserów stosowanych w technice LIBS
wynoszą od dziesięciu do kilkuset mJ w impulsie, przy całkowitej mocy rzędu MW.
Wiązki laserowe o takiej charakterystyce są następnie skupiane przez układ optyczny
do plamki o średnicy kilkudziesięciu mikrometrów, dostarczając promieniowanie
o gęstości mocy 1010–1012 W/cm2. Właściwości promieniowania laserowego: energia,
stabilność energii, długość fali, czas trwania impulsu, jakość ogniskowania wiązki,
jakość modów w połączeniu z właściwościami materiałowymi badanej próbki deter-
minują charakter powstającej plazmy. Z reguły wiązka lasera o energii 100 mJ/impuls
jest wystarczająca, aby wygenerować plazmę do analizy większości materiałów. Dłu-
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gość fali i energia promieniowania lasera są głównymi czynnikami wpływającymi na
otrzymywane wyniki. Lasery pracujące w zakresie UV mają przewagę wynikającą
z niskiego odbicia na powierzchni metalu, co skutkuje znacznie wydajniejszym proce-
sem sprzężenia energii oraz wysoką rozdzielczością optyczną.

12.4.3.  Spektrometry

Układy detekcji zawierają ogniskujące elementy optyczne (z reguły układy socze-
wek bądź układy światłowodowe), elementy rozszczepiające światło, detektory, ukła-
dy elektroniczne do obróbki sygnału oraz komputer do przechowywania i analizy da-
nych. W konstrukcjach LIBS powszechnie stosowanym spektrometrem jest spektrometr
oparty na monochromatorze Czerny’ego–Turnera. Urządzenie to ma za zadanie rozsz-
czepić wiązkę promieniowania na poszczególne długości fali. Konstrukcja, przedsta-
wiona na rys. 12.6, posiada siatkę dyfrakcyjną, która jest elementem rozszczepiającym
światło. Padająca wiązka światła polichromatycznego (emisyjne promieniowanie
elektromagnetyczne) (1) skupiana jest na szczelinie wejściowej monochromatora (2).
Szczelina ta jest umiejscowiona dokładnie w ognisku zwierciadła (3), spełniającego
funkcję kolimatora. Wskutek tego światło padające na zwierciadło odbijane jest jako
wiązka równoległa. Wiązka ta ulega następnie dyfrakcji na siatce dyfrakcyjnej (4),
a poszczególne długości fali są ogniskowane poprzez zwierciadło (5) w płaszczyźnie
szczeliny wyjściowej (6). Światło wychodzące ze szczeliny wyjściowej (7) niesie in-
formację o obrazie szczeliny wejściowej dla wybranej barwy. Możliwość obrotu ele-
mentu dyfrakcyjnego pozwala na zmianę położenia dowolnej wiązki o wybranej dłu-
gości fali względem położenia szczeliny wyjściowej.

Rys. 12.6. Schemat budowy monochromatora Czerny’ego–Turnera;
1 – wiązka padająca – polichromatyczna, 2 – szczelina wejściowa; 3 – zwierciadło kolimacyjne,

4 – siatka dyfrakcyjna, 5 – zwierciadło ogniskujące, 6 – szczelina wyjściowa, 7 – wiązka o wychodząca
– monochromatyczna (opracowano w oparciu o [13])
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Ze względu na bardzo wąski zakres widmowy przy wysokiej rozdzielczości spek-
trografu Czerny’ego–Turnera (20–50 nm), korzysta się z rozwiązania stosowanego
w spektrografach Echelle (patrz rys. 12.7). Rozwiązanie to umożliwia wysoką roz-
dzielczość (λ/Δλ ≥ 10 000) w połączeniu z szerokim zakresem spektralnym (kilkaset
nm). Spektrometr ten posiada ogniskową ok. 25 cm przy aperturze numerycznej 1:10
oraz kwarcowy pryzmat umieszczony przed siatką dyfrakcyjną. Układ pozwala uzy-
skać maksymalną rozdzielczość w zakresie długości fali 200–780 nm. Dyspersja
liniowa na piksel jest w zakresie od 0,005 nm (przy 200 nm) do 0,019 nm (przy 780 nm),
przy rozdzielczości widmowej λ/Δλ = 40 000.

    
A B

Rys. 12.7. Schemat zasady działania siatki dyfrakcyjnej Echelle (A). Schemat budowy spektrometru
Echelle wykorzystującego siatkę dyfrakcyjną Echelle (B): 1 – padające promieniowanie,

2 – szczeliny wejściowe, 3 – zwierciadło kierujące, 4 – zwierciadło kolimujące, 5 – siatka Echelle,
6 – separator rzędów (tu pryzmat), 7 – zwierciadło kamery CCD, 8 – kamera CCD

(opracowano na podstawie [14])

12.4.4.  Detektory

Do zbierania sygnału wykorzystuje się w technice LIBS różne detektory. W po-
czątkowych etapach rozwoju obrazy widm rejestrowano na płytkach fotograficznych,
co posiadało pewną zaletę, wynikającą z możliwości rejestracji szerokiego zakresu
długości fali przy względnie niskiej cenie. Jednak sposób ten był wyjątkowo czaso-
chłonny i powodował niską powtarzalność wyników. Detekcja fotograficzna została
zastąpiona przez detektory spektralnie rozdzielonej emisji, takie jak fotopowielacze
(PMT – ang. photomultiplier), macierze fotodiodowe (PDA – ang. photodiode arrays)
czy kamery CCD, gwarantujące szybkie i powtarzalne pomiary. Fotopowielacz,
umieszczony przed szczeliną wyjściową jednostki rozszczepiającej światło, produkuje
fotoprąd, który jest wprost proporcjonalny do natężenia padającego promieniowania.
Mankamentem tego rozwiązania jest to, iż w celu jednoczesnej detekcji wielu pier-
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wiastków trzeba użyć wielu fotopowielaczy. Do jednoczesnej analizy wielu pierwiast-
ków można wykorzystać optyczne analizatory wielokanałowe, jednak znacznie kompli-
kuje to konstrukcję urządzenia i ogranicza ilość analizowanych pierwiastków. Detektory
oparte o macierze fotodiodowe są dobrym rozwiązaniem w analizie wieloelementarnej.
W początkowych badaniach nad techniką LIBS, Radziemski i Cremer użyli różnych
typów fotopowielaczy, uzyskując zakres 200–900 nm. Wykorzystali oni także czaso-
wo-bramkowaną liniową macierz diodową sprzężoną z analizatorem wielokanało-
wym. Macierz była zbudowana z 1024 diod na długości 2,54 cm, gdzie każdy kanał
rejestrował sygnał odbierany przez jedną diodę w każdym impulsie. Macierz była
czasowo bramkowana poprzez włączanie wysokiego napięcia na wzmacniaczu
w przedziale czasu, który był zadawany, z reguły w przedziale od ok. 200 ns do kilku
mikrosekund. To bramkowanie jest szczególnie istotne ze względu na silną emisję
ciągłą plazmy przez pierwsze 500 ns po jej utworzeniu. Układ był pracował w zakre-
sie długości fali 350–800 nm.

Obecnie, bramkowane i/lub wzmacniane detektory PDA oraz analizatory wieloka-
nałowe są najczęściej wykorzystywane w technice LIBS. Jednak w ostatnich latach, ze
względu na postęp w rozwoju, coraz częściej stosowane do detekcji emisji są kamery
CCD. Wynika to również z możliwości czasowego bramkowania w celu izolacji cza-
sowych interwałów w trakcie ewolucji plazmy, celem optymalizacji pomiaru sygnału
w zależności od zastosowania. Kamery CCD są trzykrotnie bardziej czułe w porówna-
niu do detektorów PDA, jednak ich zakres dynamiczny jest nieznacznie mniejszy niż
w przypadku PDA. Zhang [15] oraz Castle [16] wykorzystali jako detektor LIBS
urządzenie ICCD (ang. Intensified Charge-Coupled Device), w którym programowal-
ny generator opóźnienia impulsu został wykorzystany w celu bramkowania ICCD, aby
otrzymać optymalny stosunek szumu do sygnału, a uruchamianie lasera oraz zbieranie
danych było kontrolowane przez komputer. W innym przypadku Castle [17] zastoso-
wał linijkę CCD jako detektor, który nie był bramkowany, jednak miał możliwość
zewnętrznego włączania oraz pętlę czasu, zaprojektowaną do kontroli uruchamiania
lasera oraz zbierania danych. Linijka CCD posiadała 2046 piksele, a układ miał zakres
spektralny 339–462 nm.

12.5.  Przykładowe zastosowania

Technika LIBS stanowi uniwersalną technikę analityczną. W ostatnich latach zdo-
była szczególną popularność w przemyśle farmaceutycznym – w działach kontroli
jakości. Najpowszechniej stosowanym modelem tego urządzenia jest urządzenie
PharmaLaserTM 200, wyprodukowane przez kanadyjską firmę Pharma Laser, którego
zdjęcie i schemat konstrukcyjny przedstawiono na rys. 12.8.
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Rys. 12.8. Schemat budowy spektrometru LIBS do zastosowań w przemyśle farmaceutycznym (A).
Model urządzenia PharmaLIBSTM200 (Pharma Laser, Kanada) (B) [6]

Urządzenie to ze względu na specyficzną konstrukcję umożliwia próbkowanie
powierzchni, jak również wnętrza tabletek z punktu widzenia składu chemicznego.
Dodatkowo, umożliwia też określenie rozkładu poszczególnych elementów w całej
tabletce, dzięki czemu w prosty sposób można określić poziom jednorodności składu
chemicznego za pomocą wykresu 3D, tak jak to przedstawiono przykładowo na rys.
12.9(A). Oprócz informacji jakościowych możliwe jest także otrzymanie danych
ilościowych, szczególnie dotyczących substancji aktywnych, jeśli zawierają one
inne niż otoczenie pierwiastki bądź grupy funkcyjne, przykładowo takie, jak chlor,
siarka, podwójne wiązanie C=C itp. Szczególnie użyteczna jest możliwość określe-
nia grubości powłoki na tabletce. Przykładowe wyniki takiego oznaczenia przedsta-
wiono na rys. 12.9(B).

Rys. 12.9. Przykładowy wykres rozkładu stężenia substancji w tabletce oznaczony za pomocą LIBS (A).
Wykres obecności tytanu na powierzchni tabletki (linia niebieska) oraz wewnątrz tabletki

(linia czerwona); tlenek tytanu jest głównym składnikiem otoczek stosowanych
do powlekania tabletek (B)
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12.6.  Podsumowanie

Przenośne urządzenia pomiarowe nowej generacji wykorzystujące technikę LIBS
są stosowane w wielu dziedzinach (w eksploracji kosmosu, górnictwie, archeologii,
w przemyśle farmaceutycznym itp.). Istnieje wiele nowych zastosowań pomiarowych,
dzięki którym analizy tą techniką są łatwiejsze i bardziej dokładne (double-pulse
LIBS, analizy w atmosferze gazu obojętnego itp.). W dobie dbałości o ochronę środo-
wiska naturalnego ta metoda analityczna staje się szczególnie cenna, ponieważ nie
wymaga stosowania żadnych toksycznych związków chemicznych. Dużą zaletą tej
techniki jest również jej prostota i możliwość pełnej automatyzacji procesu pomiaro-
wego. Najlepszym tego przykładem jest analizator LIBS zamontowany na pojeździe
PathFinder pomyślnie wysłany na Marsa i wykorzystany do analizy gruntu [18].
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13.1.  Wstęp

Metody fluorescencyjne odgrywają w medycynie i biochemii od 50 lat ważną rolę.
Analizy sekwencji DNA, metody immunologiczne, cytometria przepływowa, analizy
witamin, aminokwasów, porfiryn, farmaceutyków czy kationów należą do klasycz-
nych przykładów zastosowań techniki fluorescencyjnej. Do zalet metody należy jej
czułość, bowiem natężenie fluorescencji jest proporcjonalne m.in. do natężenia światła
wzbudzającego emisję, selektywność oraz możliwość oddzielenia spektralnego
sygnałów emisji i wzbudzenia oraz odcięcie tła. Wymienione klasyczne oznaczenia
wymagają jednak pobierania i wstępnego przygotowania materiału biologicznego.
W ostatnim dwudziestoleciu pojawiły się nowe potrzeby wykorzystania w praktyce
medycznej i mikrobiologii analiz fluorescencyjnych materiału biologicznego, w czasie
rzeczywistym i to bez konieczności pobierania próbek. Klasyczne już przykłady wy-

III.  Wybrane elementy optycznej diagnostyki biomedycznej
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korzystania analiz w czasie rzeczywistym obejmują: (1) fotodiagnostykę (ang. Photo-
diagnosis – PDD) sprzężoną z fotodynamiczną metodę leczenia (ang. Photodynamic
Therapy – PDT), (2) wykrywanie wczesnych zmian szkliwa i możliwości wykorzystania
metody w praktyce stomatologicznej oraz (3) wykrywanie bakterii w powietrzu.

W klasycznej odmianie PDT, w pierwszym etapie do organizmu wprowadza się
dożylnie lub śródtkankowo barwnik, który selektywnie gromadzi się w chorej tkance.
Wzbudzany światłem barwnik reaguje następnie z tlenem rozpuszczonym w środowi-
sku tkankowym, wytwarzając tlen singletowy lub wolne rodniki, które niszczą komór-
ki w procesie utleniania. Lokalizację np. nowotworów przeprowadza się metodą flu-
orescencji wzbudzanej laserami (ang. Laser Induced Fluorescence – LIF).Wymienione
trzy różne dziedziny badań, aplikacji metod i systemów fluorescencyjnych łączy bio-
logiczne pochodzenie materiału, sama metoda fluorescencji wzbudzanej laserami, jak
i konieczność zbudowania czułych, światłowodowych analizatorów widma czy obra-
zowania fluorescencji. Rozdział niniejszy dotyczy metody PDD z wykorzystaniem
wzbudzanej laserowo fluorescencji do wykrywania endogennych (tzw. autofluore-
scencja) i egzogennych fluoroforów (barwników fluoryzujących) stosowanych w me-
todzie PDT.

Zaprezentowano istniejącą na świecie i zbudowaną w kraju aparaturę pomiarową,
omówiono sposób ilościowego pomiaru egzogennych i endogennych fluoroforów
zawartych w organizmach biologicznych oraz podano przykładowe kliniczne aplikacje
fotodiagnostyki. Aparatura diagnostyczna ma za zadanie określić kinetykę akumulacji
preparatów w nowotworze i jego otoczeniu, wyznaczyć optymalny czas naświetlania od
momentu iniekcji, rozkład powierzchniowy preparatu, efekty fotowybielania uczulacza
podczas naświetlania terapeutycznego. Skonstruowane światłowodowe laserowe anali-
zatory widm i układy obrazowania fluorescencji pozwoliły na opracowanie powtarzal-
nych metodyk pomiarowych w klinikach.

13.2.  Metoda autofluorescencji i jej zastosowania kliniczne

13.2.1.  Charakterystyka spektralna
fluoroforów tkanek biologicznych

Źródłem endogennej fluorescencji w komórkach i tkankach biologicznych są ami-
nokwasy aromatyczne, służące do budowy białek oraz koenzymy. W tkankach twar-
dych silne własności fluorescencyjne wykazuje główny składnik kości – hydroksy-
apatyt. W niektórych przypadkach chorobowych obserwuje się też podwyższone
poziomy metoloporfiryn [1].

Spośród 20 aminokwasów z których budowane są białka, tryptofan (TRP), tyrozy-
na (TYR) i fenyloalanina (PHE) wykazują fluorescencję w obszarze UV. Charaktery-
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styki emisyjne fluoryzujących aminokwasów w postaci pełnych map wzbudzeniowo-
emisyjnych (EX-EM) przedstawiono na rys. 13.1. W naturalnych białkach fluorescen-
cja TYR jest często wygaszana, a powodem tego są oddziaływania z łańcuchami pep-
tydowymi lub transfer energii do TRP. Emisję PHE można zaobserwować jedynie
przy nieobecności TYR i TRP, co zdarza się bardzo rzadko [2]. Denaturacja białek
powoduje wzrost natężenia fluorescencji TYR. Parametry emisji TRP są bardzo czułe
na lokalne zmiany właściwości środowiska, stąd często są wykorzystywane do bada-
nia zmian konformacyjnych białek. Do drugiej grupy fluoryzujących endogennych
związków należą koenzymy, w tym: dinukleotyd nikotynoamidoadeninowy (NADH),
dinukleotyd flawinoadeninowy (FAD) i mononukleotyd flawinowy (FMN). Koenzy-
my te współdziałają z oksyreduktazami i ich zadaniem jest przenoszenie protonów
i elektronów. Silnie fluoryzujące właściwości wykazuje NADH, posiadający maksima
absorpcji i emisji przy długościach fal 340 i 460 nm, przy czym forma utleniona koen-
zymu – NAD+ nie fluoryzuje. W roztworach fluorescencja związku jest częściowa
gaszona przez zderzenia z cząsteczkami adeniny.

      

Rys. 13.1. Mapy EX-EM fluoryzujących aminokwasów

Koenzymy FAD i FMN oraz witamina B2 (różni się od FMN jedynie brakiem reszty
fosforanowej) absorbują światło o długości fali około 450 nm, a emisja występuje przy
długości fali około 530 nm. W przeciwieństwie do NADH, jedynie forma utleniona
wykazuje fluorescencję. Nukleotydy i kwasy nukleinowe ogólnie nie wykazują fluore-
scencji, chociaż istnieją wyjątki. Przykładem jest drożdżowy tRNAPE zawierający silnie
fluoryzującą zasadę, znaną jako Yt, z maksimum emisji przy około 470 nm.

Fosforylowa pochodna witaminy B6 jest też fluoryzującym koenzymem [3]. Wita-
mina B6 występuje w trzech formach o jednakowej aktywności biologicznej: pirydok-
syna, pirydoksal i pirydoksamina [4]. Biologicznie czynnymi formami są fosforanowe
pochodne pirydoksaminy i pirydoksalu, które współdziałają z enzymami czynnymi
głównie w przemianach aminokwasów (m.in. racemizacji optycznie czynnych amino-
kwasów, transaminacji, dekarboksylacji, syntezie tryptofanu).

Ważną grupą fluoroforów są pochodne pterydynowe, heterocykliczne związki za-
wierające różne podstawniki w podstawowej strukturze pteryny [5, 6]. Pteryna zbu-
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dowana jest ze sprzężonych pierścieni pirazynowego i pirymidynowego, który zawiera
karbonylowy tlen i grupę aminową. Układ pterydynowy jest rozpowszechniony
w przyrodzie, gdyż jego pochodne są podstawą ubarwienia skrzydeł i oczu owadów
oraz skóry płazów i ryb [5].

Kwas foliowy, niezbędny do wytwarzania czerwonych krwinek krwi, zbudowany
jest z grupy pteroilowej, kwasów p-aminobenzoesowego i glutaminowego. Układ
pterydynowy występuje w bakteriach i grzybach.

W wielu chorobach nowotworowych, zakażeniach grzybiczych, zaburzeniach me-
tabolizmu porfiryn, w zmienionych miejscach chorobowych, następuje akumulacja
endogennych pochodnych porfirynowych, łatwych do diagnozowania metodami flu-
orescencji. Opisane powyżej związki są podstawowymi wewnętrznymi fluoroforami
w tkankach zwierzęcych. Pozostałe istniejące związki mają o wiele mniejsze znaczenie
z punktu widzenia możliwości wykrywania zmian fluorescencji w organizmach [7].

13.2.2.  Praktyczne wykorzystanie
metody autofluorescencji w klinikach

Wykorzystaniem metody LIF do analizowania stanu tkanek biologicznych zajmuje
się wiele ośrodków na świecie od przeszło 20 lat. Metoda ta znalazła zastosowanie
w diagnostyce chorób skóry, miażdżycy, kamicy nerkowej i moczowej, a przede
wszystkim wczesnych faz nowotworów [8, 9]. „Optyczne biopsje” w przeciwieństwie
do badań histopatologicznych są nieinwazyjne, nie wymagają pobierania materiału
poprzez biopsję cienkoigłową, ilość analizowanego materiału jest nielimitowana,
promieniowanie doprowadzane i odbierane jest światłowodami, sygnały są mierzone
w czasie rzeczywistym, te same obszary można analizować wielokrotnie.

Mechanizm zmian w widmach autofluorescencji (AF) chorych tkanek tłumaczony
jest różnicą ilościową i jakościową fluoroforów, zmianą ich równowagi redox i głębo-
kości położenia, różną zawartością w tkankach, absorbujących, lecz nie fluoryzują-
cych chromoforów, zmianami struktury pozakomórkowej matrycy i różną ilością
warstw komórkowych nabłonka.

Trzeba jednak pamiętać, że widma emisji poszczególnych fluoroforów w tkankach
są modyfikowane ze względu na rozpraszanie światła czy absorpcję krwi, która po-
chłania światło w widzialnym obszarze widma, a także lokalne zmiany parametrów
środowiska (pH, potencjał redox).

Nakładanie się widm wielu fluoroforów jest jednym z poważniejszych ograniczeń
w stosowaniu metody AF w diagnostyce medycznej, szczególnie przy wzbudzaniu
układu promieniowaniem o jednej długości fali. Na rysunku 13.2 przedstawiono ab-
sorpcyjną i emisyjną charakterystykę najważniejszych fluoroforów występujących
w układach biologicznych [10]. Można wyraźnie wydzielić pasma tryptofanu (składniki
budowy elastyny, kolagenu), koenzymów FAD i NADH oraz endogennych porfiryn.



13. Fotodiagnostyka medyczna w czasie rzeczywistym. Aparatura i aplikacje kliniczne 337

300

N
at
ęż

en
ie

 [j
ed

n.
w

zg
l.]

350 450 500

1 2 3 4 5 6 7 8 9

250 400
Długość fali  [nm]

300 350 400 450 500 550 600 650 700

1 2 3 5 4 6 7 9 8

Rys. 13.2. Charakterystyka spektralna potencjalnych fluoroforów endogennych:
1 – kolagen, 2 – tryptofan, 3 – elastyna, 4 – fosforan pirydoksaminy, 5 – pirydoksyna,

6 – fosforan pirydoksalu, 7 – NADH, 8 – protoporfiryna IX, 9 – FAD

Po latach intensywnych badań prowadzonych na całym świecie przez wiele grup,
końcowy efekt, w postaci wdrożenia handlowo dostępnych profesjonalnych systemów
wykorzystujących techniki autofluorescencji ograniczył się jedynie do kilku przypad-
ków. W bronchoskopii fluorescencyjnej wykorzystywany jest system LIFE firmy Xil-
lix [11]. Układ wyposażony jest w laser He-Cd (442 nm) o mocy 150 mW i dwie ka-
mery CCD sprzężone ze wzmacniaczami obrazu. Widok aparatury i przykład
zmienionej nowotworowo tkanki pokazano na rys. 13.3.

    

Rys. 13.3. Schemat oraz widok systemu LIFE. Po prawej: przykładowa diagnostyka
metodą klasycznej bronchoskopii (u góry) i metodą LIF (u dołu)

Końcowy obraz fluorescencyjny jest kombinacją dwóch składowych obrazów tego
samego obszaru tkanki, obserwowanych w zielonym i czerwonym zakresie widma.
Nowotwory charakteryzują się niższą fluorescencją w zakresie zielonym i wyższym
stosunkiem fluorescencji pasm czerwonego i zielonego w porównaniu do tkanek
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zdrowych [12, 13]. Obniżenie poziomu AF w tkankach nowotworowych w obszarze
emisji FAD związane jest m.in. z większym metabolizmem tych tkanek (wzrost po-
ziomu NADH i obniżenie ilości utlenionej formy FAD). Układ przewidziany jest do
badań fluoroforów endogennych i małych, diagnostycznych ilości zewnętrznego sen-
sybilizatora (0,1÷0,5 mg/kg). W Polsce układ ten jest wykorzystywany w Ośrodku
Diagnostyki i Terapii Laserowej ŚAM w Bytomiu, do badań przesiewowych w pul-
monologii, gastroenterologii, urologii i dermatologii [14, 15, 16, 17]. System LIFE
przez kilka lat był eksploatowany w Klinice Chorób Płuc przez zespół prof. M. Piro-
żyńskiego. Kwaśny i wsp. [18] wskazali na możliwość wykorzystania systemu do
diagnostyki wczesnej fazy próchnicy zębów.

Innym układem do analizy płuc metodą autofluorescencji jest system Wolfa [19].
Źródłem wzbudzenia fluorescencji jest lampa ksenonowa z filtrem fioletowym (maksi-
mum emisji około 400 nm). Układ detekcyjny stanowi czarno-biała kamera CCD, która
rejestruje na przemian obrazy tego samego obszaru przez filtry zielony i czerwony (patrz
rys. 13.4). Po znormalizowaniu natężenia emisji w paśmie zielonym, obserwuje się róż-
nice natężenia fluorescencji tkanek zdrowych i nowotworowych w paśmie czerwonym.
Sposób analizy jest więc podobny do badania za pomocą systemu LIFE i sprowadza się
do pomiaru stosunku natężeń fluorescencji w pasmach zielonym i czerwonym.

 

Rys. 13.4. System Wolfa do analizy bronchoskopowej, obraz w świetle białym,
obraz fluorescencyjny tkanki zdrowej i dyspazji oraz charakterystyka widmowa tkanki zdrowej

i dysplazji po oświetleniu tkanki światłem fioletowym

Zmiany przednowotworowe (dysplazje) i wczesne fazy nowotworowe (CIS – car-
cinoma in situ, mikroinwazja) są trudne do wykrycia tradycyjnymi metodami bron-
choskopowymi, gdyż zmiany chorobowe obejmują obszar o średnicy do kilku mili-
metrów i grubości kilku warstw komórkowych (0,2–1 mm) [20]. Jedynie około 30%
przypadków CIS udaje się wykryć za pomocą tradycyjnej bronchoskopii w świetle
widzialnym. Powierzchniowy i płaski typ wczesnej fazy nowotworu jest możliwy do
detekcji tradycyjną bronchoskopią przy średnicy powyżej 5 mm. Guzowate zmiany
mogą być wykrywane przy wielkości obszaru nowotworowego ok. 2 mm [21].

Do stadium badań klinicznych czerniaka weszła metoda opracowana przez zespoły
prof. B. Chwirot i prof. St. Chwirot z UMK w Toruniu [22]. Wykorzystując źródło
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wzbudzenia z zakresu UVA i kombinacje obrazów fluorescencji otrzymywanych
w różnych pasmach spektralnych, autorzy osiągnęli na dużym materiale doświadczal-
nym wykrywalność nowotworu na poziomie 85%. Jeszcze większą, bo aż 96% wy-
krywalność wykazali przy diagnostyce nowotworów żołądka w warunkach in vitro.
Źródłem wzbudzenia fluorescencji był laser He-Cd generujący linię 325 nm, a cząst-
kowe obrazy fluorescencyjne rejestrowano przy długościach fal 350, 440 i 590 nm.
Obiecujące wyniki osiągnięto również w diagnostyce raka jelita grubego i żołądka.
Opracowany przez wymienionych autorów zestaw kliniczny ograniczony jest do ba-
dań powierzchniowych.

Układem, który znajduje coraz powszechniejsze zastosowanie w analizie fluore-
scencyjnej jest system firmy STORZ przeznaczony głównie do wykrywania PPIX
w metodzie ALA-PDT. W niektórych przypadkach może dodatkowo służyć do dia-
gnostyki endogennych fluoroforów; np. w obszarze drzewa oskrzelowego. Układ taki
jest stosowany m.in. w Katedrze i Klinice Chirurgii Klatki piersiowej AM w Lublinie
[23]. Problematyka badań autofluorescencji jest bardzo szeroka, a wyniki prac pod-
stawowych różnych zespołów korzystających z układów laboratoryjnych można zna-
leźć w licznych artykułach [10, 14].

W diagnostyce ginekologicznej najlepszy zakres wzbudzenia to długości fal od 300
do 330 nm [24, 25]. Przyczyną świecenia tkanki raka płasko-komórkowego (squamous
cell carcinoma) jamy ustnej są metaloporfiryny zawarte w bakteriach (np. Pseudomo-
nas) [26]. Zwiększenie poziomu endogennych porfiryn w wielu chorobach jest bardzo
ciekawym zagadnieniem. Zwiększona akumulacja porfiryn w tkankach nowotworowych
wielokrotnie była obserwowana przez autora tej pracy w wielu schorzeniach skóry
(Keratosis senilis – rogowacenie starcze), czy w zaawansowanych nowotworach szyjki
macicy. Zakumulowane porfiryny nie wykazują jednak efektu fotodynamicznego.

Metoda AF ma duże szanse zastosowania praktycznego w diagnostyce różnych in-
fekcji oraz zmian pigmentowych skóry oraz zaburzeń metabolizmu. Dotychczas po-
wszechnie stosowana lampa Wooda do obserwacji zmian fluorescencji skóry jest
ważnym narzędziem w dermatologii [27, 28]. Obecnie zmiany fluorescencji określane
są jedynie wizualnie, co w połączeniu ze zbyt małą gęstością mocy stosowanych lamp
rtęciowych jest dużym ograniczeniem metody. Niektóre infekcje grzybicze wywoły-
wane przez chorobotwórcze grzyby można precyzyjnie zdiagnozować metodami flu-
orescencji. Widma fluorescencji zależą od rodzaju choroby. Dotychczasowy poziom
diagnostyki umożliwia jedynie powiązanie charakterystycznej barwy luminescencji
z rodzajem zakażenia. W przypadku zakażenia skóry grzybem Malassezia furfur, wy-
wołującego łupież pstry, luminescencja ma barwę miedzianopomarańczową, światło
emisji koralowoczerwone charakterystyczne jest dla łupieżu rumieniowego (Erythrasma).
Luminescencja może pomóc w odróżnieniu znamion na skórze [28]. Pomimo licznych
prac, metoda AF znajduje się jednak wciąż na etapie badań podstawowych. Mechani-
zmy odpowiedzialne za zmiany widm fluorescencji i pełna charakterystyka zmienio-
nych chorobowo tkanek znane są dla niewielkich ilości przypadków.
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13.3.  Układy diagnostyczne
do wykrywania fotouczulaczy egzogennych

13.3.1.  Przegląd układów diagnostycznych

W odróżnieniu od detekcji autofluorescencji, układy diagnostyczne egzogennych
fotouczulaczy mają za zadanie zlokalizować konkretny, znany związek chemiczny, któ-
ry wcześniej został wprowadzony do organizmu. Dotychczas zbudowano na świecie
wiele systemów diagnostycznych, głównie jednak laboratoryjnych, wykorzystując różne
techniki pomiarowe i źródła światła (lampy rtęciowe, ksenonowe, lasery: helowo-
kadmowy, helowo-neonowy, argonowy, kryptonowy, barwnikowy pompowany azoto-
wym, harmoniczne lasera Nd:YAG, tytanowy, fioletowy na bazie GaN). Układy te pra-
cowały na potrzeby konkretnej grupy badawczej i nie były przeznaczone na sprzedaż.

Już pierwsze problemy z pomiarami fluorescencji najbardziej znanego światło-
uczulacza Fotofrinu II zmieniły podejście do fotodiagnostyki. Pierwotnie zakładano,
że dzięki wprowadzeniu np. do krwi fotouczulacza, precyzyjnie będzie można zlokali-
zować i określić rozmiary nowotworu. Okazało się jednak, że selektywność metody
nie jest tak wysoka, jak zakładano, poziom retencji przy dawkach leku około 2 mg/kg,
wystarczający dla wywołania efektu fotodynamicznego w tkankach chorych, jest rów-
nież wysoki dla tkanek zdrowych. Traci się więc informację o selektywności akumu-
lacji. W przypadku czułych systemów, takich jak LIFE, dawka terapeutyczna jest za
wysoka aby rozróżnić miejsca zdrowe od zmienionych nowotworowo. Obniżając
dawkę leku do poziomu tzw. diagnostycznego (około 0,1–0,2 mg/kg ciała), poprawia
się zdecydowanie selektywność retencji. Fotodiagnostyka przy ogólnym wprowadze-
niu preparatu do organizmu musi być podporządkowania terapii. Zupełnie inna sytu-
acja jest ze światłouczulaczami czy prekursorami podawanymi miejscowo. Metoda
PDD jest wtedy nieinwazyjna; badania można wielokrotnie powtarzać i jest sens ich
prowadzenia nawet w celach tylko diagnostycznych.

Między innymi z tego powodu metoda PDD/PDT wykorzystująca preparaty na ba-
zie prekursora porfiryn – kwasu 5-aminolewulinowego (ALA) jest dominującą metodą
medycyny fotodynamicznej. Ponad 80% zabiegów terapeutycznych dotyczy skóry;
przy nawet niskiej selektywności akumulacji PPIX, miejsca zdrowe przysłania się
w czasie naświetlania.

Historia pomiarów fluorescencji porfiryn, podobnie jak i metoda PDT, zostały za-
początkowane w USA. Jednym z pierwszych prostych fluorescencyjnych przyrządów
PDD był zbudowany w Roswell Park Cancer Institute fotometr fluorescencyjny [29].
Tkanka była naświetlana poprzez światłowód jednocześnie światłem lasera He-Ne
o dwóch długościach fal: 612 i 632,8 nm. Przy długości fali 612 nm wzbudzane jest
jedynie tło, natomiast przy 632,8 nm tło i porfiryny. Fluorescencja jest rejestrowana
w zakresie 690 ± 10 nm za pomocą fotodiody z filtrami.
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Pierwszy, klasyczny system diagnostyczno-terapeutyczny połączony z techniką endo-
skopową skonstruowano w Centrum Onkologicznym w Tokio [30]. Układ wzbudzenia
stanowił laser barwnikowy pompowany ekscymerowym (XeCl-308 nm). Do diagnostyki
wykorzystano wzbudzenie falą 405 nm poprzez naświetlanie roztworu difenylosulfonu,
zaś do leczenia zastosowano falę 630 nm, otrzymaną poprzez naświetlenie rodaminy B.
Wiązka światła była wprowadzana do kanału endoskopu poprzez światłowód o średnicy
400 μm. Widmo fluorescencji zaabsorbowanego w nowotworze sensybilizatora, wzbu-
dzanej promieniowaniem laserowym (0,2 mJ w impulsie z częstotliwością 30 Hz) zbiera-
ne było z odległości około 1 cm od powierzchni tkanki nowotworowej. Emitowane z no-
wotworu światło fluorescencji porfiryny (630 nm i 690 nm), kierowane było następnie na
monochromator, kamerę ICCD, procesor i monitor. W celu uzyskania rzeczywistego ob-
razu obserwowanej tkanki nowotworowej stosuje się światło białe z lampy ksenonowej.
Obraz endoskopowy poprzez światłowód, kamerę TV, procesor jest sprzęgnięty z wid-
mem fluorescencji HpD. Barwa obrazu jednocześnie informuje o natężeniu fluorescencji.

Koncepcja wyizolowania obszaru fluorescencji endogennych barwników od tła pole-
gała na rejestracji fluorescencji w czterech różnych pasmach widma emisji i zastosowa-
niu algorytmu pozwalającego odjąć sygnały fluoroforów endogennych. Idea tego wielo-
barwnego obrazowania zaproponowana przez grupę prof. Svanberg [31] jest pokazana
na rys. 13.5. Widmo emisji tkanki nowotworowej z wprowadzonym fotouczulaczem
wskazuje na mały udział porfiryny, stąd zachodzi konieczność odjęcia tła (pomiar flu-
orescencji przy długości fali D) i normalizacja w stosunku do sygnału NADH.

Stosunkowo proste rozwiązanie diagnostyki wczesnych faz nowotworów w urolo-
gii przy wykorzystaniu ALA zastosowano w Klinice Urologii w Monachium [32].
Światło lasera kryptonowego (407–413 nm, Coherent) jest wprowadzane do światło-
wodu o średnicy 0,5 mm z końcówką dwustożkową umożliwiającą jednorodne oświe-
tlenie powierzchni pęcherza (moc światła na wyjściu światłowodu wynosi do 200 mW).
Do rejestracji fluorescencji zastosowano kolorowa kamerę video (Storz, Tuttlingen).
Obiecujące wyniki badań były powodem podjęcia prac dotyczących modernizacji
systemu Storz na potrzeby diagnostyki fluorescencyjnej. Istnieją wersje układów dia-
gnostycznych oparte na rejestracji i analizie całego widma fluorescencji. Pierwszy taki
układ zastosowano w klinikach Lund University Technology [8]. Źródło światła sta-
nowi laser barwnikowy pompowany impulsowym laserem azotowym (337 nm).
Światło wzbudzające jest doprowadzane do analizowanej tkanki przez światłowód
o średnicy 600 μm. Sygnał fluorescencji jest przesyłany tym samym światłowodem
i po odcięciu filtrami promieniowania laserowego jest ogniskowany na szczelinie mo-
nochromatora. Do rejestracji widma wykorzystano wielokanałowy analizator widma
(EG&G OMA III) wyposażony w linijkę detektorów. Oddzielenie sygnału tła od en-
dogennych barwników zostało zrealizowane poprzez zastosowanie metody pomiarów
fluorescencji rozdzielonej w czasie [33]. Fluorescencja pochodząca od barwników
endogennych charakteryzuje się czasem życia krótszym niż 6 ns, podczas, gdy wpro-
wadzone egzogenne hematoporfiryny mają czasy dłuższe, rzędu 15 ns.



M. KWAŚNY342

O B R A Z

" F A L S E

C O L O R "

T E L E S K O P

K A M E R A

C C D

W Z M A C N IA C Z

O B R A Z U

F I L T R

Z W I E R C I A D Ł O

D I C H R O I C Z N E

B A D A N Y

O B I E K T

S O C Z E W K I

K W A R C O W E

Ź R Ó D Ł O

U V

P C

S Y G N A Ł

V I D E O

12 4 3

   

Rys. 13.5. Idea wielobarwnego obrazowania fluorescencji i widma emisji tkanki nowotworowej
(EX = 405 nm) po iniekcji Fofofrinu (2,5 mg/kg ciała) oraz tkanki zdrowej

Również w Polsce trwają prace konstrukcyjne nad systemami i metodami pomiaru
stężenia fotouczulaczy w tkankach. Układ do badania pochodnych chlorinu e6 zbudo-
wała m.in. grupa prof. Stręka [34] wykorzystując czułą kamerę czarno-białą (czułość
0,002 lux) i jako źródło wzbudzenia – II harmoniczna lasera Nd:YAG (532 nm).

13.3.2.  Konstrukcje własnych układów fluorescencyjnych

Zbudowane w Wojskowej Akademii Technicznej światłowodowe analizatory la-
serowe są oparte na pomiarze widma emisji z analizowanego punktu powierzchni
[35, 36] lub obrazowaniu fluorescencji przy jednej lub dwóch wybranych długo-
ściach fali [30]. Układy składają się z lasera o mocy 2–10 mW w zakresie 355–633 nm,
monochromatora, wielokanałowego detektora CCD, światłowodowego czujnika
doprowadzającego światło do tkanki i zbierającego fluorescencję, komputera do
akwizycji i obróbki danych. Do wzbudzenia emisji fluoroforów endogennych i eg-
zogennych zastosowano proste, niezawodne w obsłudze następujące lasery: helowo-
kadmowy (He- Cd, 442 nm, 25 mW), helowo-neonowy (He-Ne, 632,8 nm, 25 mW),
półprzewodnikowy (GaN, 407 nm, 15 mW), II harmoniczna Nd:YAG (532 nm,
10 mW) [37, 38, 39, 40, 41, 42, 43]. Wybór tych źródeł umożliwia precyzyjne wy-
krycie egzogennych fotosensybilizatorów I i II generacji oraz monitorowanie zmian
autofluorescencji chorych tkanek bez podawania zewnętrznych fotouczulaczy.
Schemat analizatora widma fluorescencji przedstawiono na rys. 13.6. Zbudowane
różne typy analizatorów przedstawia rys. 13.7. Źródło laserowe wyposażone jest
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w zasilacz, przesłonę, pokrętła regulujące ustawienie zwierciadeł, adapter wejścia
światłowodu o średnicy 180 μm, czujnik światłowodowy (kateter). Kateter zbudo-
wany jest z koncentrycznego światłowodu do wprowadzania światła laserowego
i koncentrycznie rozmieszczonych 6 światłowodów do zbierania światła fluorescencji.
Promieniowanie wzbudzające i promieniowanie fluorescencyjne po rozproszeniu na
tkance pada na szczelinę monochromatora. Światło lasera stanowi wygodny sygnał
odniesienia, przy pomocy którego można normalizować natężenie fluorescencji, za-
leżne od natężenia światła wzbudzającego i geometrycznych warunków pomiarów.
Aby uniezależnić się od tych czynników, dokonuje się również pomiaru natężenia
światła wzbudzającego, które po odbiciu od badanego obiektu i 105-krotnym osła-
bieniu na filtrze trafia na detektor. Stosunek powierzchni pasma emisji lasera i flu-
oryzującego obiektu jest wartością zależną jedynie od stężenia fluoroforu.

Rys. 13.6. Schemat optyczny światłowodowego analizatora fluorescencji

a)

b)

c) 

Rys. 13.7. Różne typy zbudowanych analizatorów widma fluorescencji ze wzbudzeniem laserami:
a) He-Ne, b) II harmoniczna YAG:Nd, c) He-Cd
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Po rozszczepieniu na siatce monochromatora, światło dochodzi do linijki detekto-
rów, zbudowanej z 1024 (lub 2048) elementów. Cały zakres spektralny widma otrzy-
mywany jest jednocześnie. Spektrometr może być zainstalowany na karcie komputera
z programem sterującym pomiarami i obróbką widm. Aby zwiększyć czułość układu
detekcyjnego, końcówka światłowodów zbierających emisję ukształtowana została
w linię równoległą do szczeliny monochromatora. Sygnały z detektorów są analizowane
komputerowo. Pomiary można prowadzić również wewnątrz organizmu ludzkiego,
gdyż konstrukcja światłowodów umożliwia ich umieszczenie w endoskopach.

Rys. 13.8. Widok laserowego analizatora fluorescencji i lasera GaN
z układem optycznym i światłowodem

Małe wymiary zestawów i prosta eksploatacja umożliwiają transport i pracę w wa-
runkach klinicznych. Zbudowane oddzielne układy mogą znaleźć zastosowanie także
w innych dziedzinach m.in. do wykrywania próchnicy zębów czy analizy laserowych
materiałów aktywnych. Modułowy charakter opracowanych układów umożliwia za-
stosowanie nowych źródeł promieniowania w torze wzbudzenia fluorescencji. Naj-
większe możliwości diagnostyczne posiada analizator ze wzbudzeniem laserem GaN
(patrz rys. 13.8) [43]. Oprócz wykorzystania go do detekcji w metodzie PDD, znalazł
on zastosowanie w praktyce stomatologicznej do wykrywania wczesnych faz próchnicy
i płytki nazębnej. Opracowano rozwiązanie spektrometru światłowodowego, w którym
w torze wzbudzenia zastosowano laser półprzewodnikowy firmy Power Technology ze
strukturą GaN firmy Nichia, generujący promieniowanie o długości fali 407 nm o mocy
wyjściowej 15 mW. Testowanie zbudowanych układów diagnostycznych i prepara-
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tów zawierających ALA w warunkach in vivo przeprowadzono na białych myszach
z wszczepionym nowotworem płuc. Wielkość guza nie przekraczała średnicy 1 cm i gru-
bości 5 mm. Kwas ALA i jego pochodne przykładano na miejsca zmienione chorobowo
w postaci kremu. Na rysunku 13.9 przedstawiono zarejestrowane widma fluorescencji
tkanek za pomocą laserowych spektrometrów ze wzbudzeniem 532 i 633 nm. Jedno-
czesne badania tych samych miejsc przy zastosowaniu fal o różnej penetracji pozwa-
lają oszacować głębokość penetracji preparatu w głąb tkanek bez konieczności pobie-
rania próbek do analizy fluorymetrycznej. Innym podejściem jest obrazowanie
fluorescencji, które jest bardzo przydatne w praktyce klinicznej. Jednak duże koszty
układów, konieczność znacznie silniejszych źródeł światła, skomplikowane procedury
normalizacji wyników, trudności obsługi aparatury, szczególnie przy współpracy
z endoskopami ograniczają powszechne wykorzystanie tego wariantu. Duże dawki
terapeutyczne obniżają selektywność pomiędzy tkankami nowotworowymi i zdrowy-
mi. Z drugiej strony, wysokie sygnały fluorescencji uzyskuje są jedynie przy wyż-
szych stężeniach fotouczulaczy. Na rysunku 13.9 przedstawiono przykłady obrazowa-
nia fluorescencji nowotworów z wprowadzonym kompleksem PPIX z l-alaniną
i argininą (PP(Ala)2Arg2.
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Rys. 13.9. Widma luminescencji nowotworu myszy przedstawiające zmianę stężenia PPIX w czasie
po wprowadzeniu ALA i wzbudzeniu laserami: II harmoniczną Nd:YAG (532 nm) i He-Ne (632,8 nm).
Obrazy fluorescencyjne nowotworów po iniekcji miejscowej PP(Ala)2Arg2 (EX = 390 nm, 2 mW/cm2,

Em = 600–680 nm): a, b – Merkel Cell Carcinoma, c – Melanoma, d – Carcinoma mammae

Przy miejscowym wprowadzaniu ALA maksymalny poziom zsyntetyzowanej PPIX
przekracza 10÷20 krotny poziom endogennych porfiryn. W przypadku stosowania
ALA, do wzbudzenia fluorescencji wystarczy fioletowe światło emitowane przez lam-
pę ksenonową oraz cyfrowa, kolorową kamera CCD (GPKS162 firmy Panasonic) do
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detekcji fluorescencji. Profesjonalne systemy endoskopowe do diagnostyki z wyko-
rzystaniem ALA oferowane są przez firmy Storz i ESC Medical System (system En-
dolight). Zbudowano również układ do obrazowania powierzchni tkanek po podaniu
PPIX współpracujący z endoskopem (GIN-1) do fotodiagnostyki ginekologicznej.
Układ jest wzorowany na systemie do bronchoskopii Storz. Schemat układu i widok
pokazano na rys. 13.10 i 13.11. Źródłem wzbudzenia jest wyładowcza lampa kseno-
nowa o mocy 300 W z filtrem 400 nm, układem przysłon dla regulacji natężenia świa-
tła białego i filtrem czerwonym. Światło niebieskie jest przeznaczone do wzbudzenia
fluorescencji porfiryn, światło białe umożliwia rejestrację rzeczywistego obrazu na-
rządu. Promieniowanie z lampy transmitowane jest cieczowym światłowodem o śred-
nicy 5 mm do zewnętrznego toru endoskopu, promieniowanie odbite od tkanki i pro-
mieniowanie fluorescencji dochodzi torem centralnym endoskopu do kolorowej
mikrokamery CCD firmy Philips o czułości 3 lux.

W efekcie na ekranie monitora o wysokiej rozdzielczości widoczny jest niebieski
obraz odbiciowy badanej tkanki z obszarami czerwonej fluorescencji zakumulowa-
nych barwników (patrz rys. 13.10). Szczególnie widoczne są naczynia krwionośne i ostro
zarysowane charakterystyczne szczegóły ciała. Wzbudzając obszar tkanki z wprowadzo-
nym fotouczulaczem światłem fioletowo-niebieskim i odcinając całkowicie światło
wzbudzające, otrzymuje się czerwony obraz fluorescencyjny tła i barwnika.

4

5

6

7

8

2

1 33

    

Rys. 13.10. Schemat optyczny układu obrazowania fluorescencji (1 – źródło światła, 2 – endoskop,
3 – monitor, 4 – światłowód, 5 – kamera CCD, 6 – filtr optyczny, 7 – video, 8 – komputer)

i zasada obrazowania barwnego przy stosowaniu filtrów optycznych

Przy niskich natężeniach fluorescencji fotouczulacza trudno jest zlokalizować jed-
noznacznie obszar nowotworu. Przy zastosowaniu żółtego filtra, część wzbudzającego
promieniowania trafia do kamery (reemisja) i w efekcie na tle niebieskim otrzymuje
się czerwony, wyraźny, kontrastowy obraz zakumulowanego barwnika. Autofluore-
scencję tkanki, przeszkadzającą przy wykrywaniu egzogennych porfiryn, można jed-
nak wykorzystać jako dodatkowy element diagnostyczny. Przy zastosowaniu odpowied-
niego filtra odcinającego całkowicie promieniowanie wzbudzające, jak i fluorescencję
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porfiryn, otrzymuje się zielone obszary fluorescencji nowotworów o obniżonym pozio-
mie autofluorescencji. Porównanie obrazów autofluorescencji i fluorescencji porfiryn
jednoznacznie potwierdza istnienie obszaru zmienionego chorobowo. Sztywny endo-
skop z optyką Hopkinsa z kątem obserwacji 0°, 30° i 60° umożliwia bardzo dokładne
odwzorowanie narządów wewnętrznych. Po przełączeniu filtra na kolor czerwony
(630 nm) układ umożliwia przeprowadzenie naświetlania terapeutycznego miejsca,
w którym zakumulowana została PPIX. Oprócz dermatologii układ może być stoso-
wany w ginekologii.

Rys. 13.11. Układy obrazowania fluorescencji: GIN-1 (a) i Storz (b)
1 – ksenonowy oświetlacz, 2 – układ detekcji, 3 – komputer

13.4. Wybrane aplikacje medyczne metody PDD

Bazując na własnych preparatach z ALA i własnej aparaturze do fotodiagnostyki,
przeprowadzono w 10 ośrodkach kilka tysięcy udokumentowanych procedur badaw-
czych. Podstawowe zastosowanie metoda znalazła w dermatologii. Badania prowa-
dzono m.in. w Klinice Dermatologicznej CSK WAM w Warszawie, Klinice Derma-
tologicznej WIM w Warszawie, Klinice Dermatologicznej UM w Łodzi. Centrum
Diagnostyki i Terapii Laserowej w Łodzi (CDiTL).

Nad wykorzystaniem metody w ginekologii pracują zespoły z Kliniki Położnictwa
i Ginekologii AM w Warszawie (Wojewódzki Szpital Bródnowski) i Kliniki Gineko-
logii AM w Łodzi. W okulistyce badania prowadzi Klinika i Katedra Kliniki Okuli-
stycznej I Wydziału Lekarskiego AM w Warszawie, a w pulmonologii – Katedra To-
rakochirurgii Szpitala Wojewódzkiego Nr 4 w Lublinie.
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13.4.1.  Wykorzystanie metody PDD w dermatologii

Pierwsze prace nad wykorzystaniem metody ALA-PDD/PDT przeprowadzono
w Klinice Dermatologii AM w Warszawie [44]. Pokazały one problemy, z którymi
zetknie się każdy zespół stosujący metodę: często konieczność kilkukrotnego powta-
rzania procedury leczniczej, wznowy nowotworów, trudności w ocenie i kontroli cał-
kowitego stopnia zniszczenia tkanek chorych.

Pierwsza seria badań przeprowadzona w Klinice Dermatologii CSK WAM w War-
szawie na grupie 65 pacjentów pozwoliła na wstępną statystykę i ustalenie procedur
badawczych [45, 46]. U wszystkich pacjentów wykonano badania histopatologiczne
wycinka ze zmiany skórnej. Po weryfikacji histopatologicznej i zakwalifikowaniu do
leczenia, na zmianę skórną nakładano preparat w formie kremu w opatrunku okluzyj-
nym, początkowo na 6 godzin. Po tym czasie przeprowadzano badania diagnostyczne,
określając poziom i rozkład powierzchniowy zakumulowanej PPIX. Naświetlanie
terapeutyczne prowadzono w czasie 10–15 minut, stosując promieniowanie czerwone
o gęstości mocy od 70 do 100 mW/cm2, po czym ponownie kontrolowano poziom nie-
rozłożonego preparatu. W przypadku stwierdzenia obecności w tkance PPIX, przepro-
wadzano dodatkowe naświetlanie w ciągu 5 minut. Wybór gęstości mocy uwarunkowa-
ny był kilkoma czynnikami – powierzchnią zmiany, progiem wrażliwości pacjentów na
ból, miejscem występowania zmiany. Po naświetlaniu zmianę zabezpieczano suchym
opatrunkiem. W pierwszym tygodniu pacjenci zgłaszali się na badania kontrolne co
2 tygodnie, następnie co miesiąc. W razie konieczności stosowano kolejne naświetlania
w odstępach miesięcznych, łącznie do 3 naświetlań. Osoby, u których nie stwierdzono
poprawy po 2 naświetlaniach zostały skierowane do leczenia metodą alternatywną.
Wdrożona metoda charakteryzuje się brakiem działań ubocznych, jedynie w pojedyn-
czych przypadkach w obrębie naświetlanych zmian, przez kilka dni utrzymywał się
nieznaczny stan zapalny i obrzęk. Ustępowanie zmian bez defektów kosmetycznych jest
szczególnie cenne ze względu na częste ich umiejscowienie na twarzy, nosie, małżowi-
nie usznej czy w przewodzie słuchowym zewnętrznym.

W trakcie rejestracji widm fluorescencji zauważono, że niektóre zaawansowane
zmiany charakteryzują się silnymi pasmami charakterystycznymi dla porfiryn. Na-
gromadzone endogenne porfiryny nie wykazują jednak efektu fotodynamicznego, są
to metaliczne kompleksy. Konieczne jest badanie tkanki przed aplikacją preparatu,
aby wyeliminować wpływ metaloporfiryn, które blokują wydzielanie się protoporfiry-
ny. Powstaje więc zaskakująca sytuacja – zaawansowany nowotwór z zaabsorbowaną
endogenną porfiryną, nie dający się leczyć metodą fotodynamiczną. Podobne przy-
padki występowały w zaawansowanych nowotworach szyjki macicy. Charakterystykę
emisyjną skóry pokazano na rys. 13.12 [38].

Ważnym wnioskiem z prowadzonych badań było wykazanie selektywnej biosynte-
zy PPIX w tkankach zmienionych chorobowo. W tym celu obrazy fluorescencyjne
tych samych obszarów rejestrowano co 30 minut w czasie do 8 godzin, obserwując
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jedynie zwiększanie poziomu fluorescencji w tym samym obszarze tkanki. Przykła-
dowe obrazy fluorescencyjne tkanek przedstawiono na rys. 13.12 [47]. Charaktery-
styczne jest ujawnienie się w obrazie fluorescencyjnym tzw. satelitów. Zniszczenie
tych niewidocznych miejsc innymi metodami gwarantuje całkowite wyleczenie i brak
nawrotów. Dokładna analiza widma fluorescencji wykazuje różnice pomiędzy cen-
trum nowotworu i jego granicą. W przypadku centrum pasmo emisyjne wydzielonej
porfiryny położone jest na linii tła znacznie obniżonego w stosunku do zdrowej skóry.
Na obrzeżu pasmo emisji tła dokładnie odpowiada charakterystyce tkanki zdrowej.
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Rys. 13.12. Obrazy fluorescencyjne nowotworów podstawnokomórkowych skóry
(BBC – Basal Cell Carcinoma) i widma emisji skóry

pochodzącej od wprowadzonych fotouczulaczy egzogennych i endogennych porfiryn [38, 47]

Zaobserwowano również przypadki pojawiania się obszarów fluorescencji poza
miejscami aplikacji, co świadczy o rozprowadzaniu preparatu przez krew. W ten spo-
sób możliwości diagnostyczne metody znacznie się rozszerzają. Zaskakujące wyniki
otrzymano w czasie leczenia trudno gojących się brodawek. Naświetlanie jednego
miejsca powodowało również eliminację zmian chorobowych w innych obszarach, co
świadczy, że metoda PDT nie działa jedynie miejscowo, przynajmniej w przypadku
chorób pochodzenia wirusowego. Skuteczność metody ALA-PDT została potwierdzo-
na w Klinice Dermatologii CSK WAM w Łodzi. Badania przeprowadzone z użyciem
oświetlacza halogenowego wykazały 100% skuteczność w przypadku choroby Bowe-
na, zrogowacenia słonecznego i 70% skuteczność – w przypadku BCC. Celem tych
prac jest m.in. ocena dodatkowego wpływu światła podczerwonego na efekt fotody-
namicznego niszczenia tkanek (proces synergizmu). Do naświetlania stosowany jest
filtr czerwony, całkowicie wycinający zakres NIR i filtr pomarańczowy, transmitujący
tę część promieniowania [48].

Następnymi ośrodkami, z którym podjęto współpracę w zakresie aplikacji metody
jest Centrum Diagnostyki i Terapii Laserowej Politechniki Łódzkiej w Łodzi, gdzie
badania dermatologiczne, ginekologiczne i urologiczne stanowią już standardową
pozycję usług klinicznych oraz Ośrodek Diagnostyki i Terapii Laserowej, Śląskiej
Akademii Medycznej [49].
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13.4.2.  Zastosowanie PDD
w innych specjalnościach medycznych

Aparatura zbudowana na bazie elementów firmy Storz była testowana m.in. w Kli-
nice Chirurgii Klatki Piersiowej AM w Lublinie, uzyskując pozytywną ocenę ze
względu na możliwości diagnostyczne. W pierwszym etapie potwierdzono wpływ
rodzaju tkanki na poziom natężenia fluorescencji, stosując analizator SUD-1 ze wzbu-
dzeniem promieniowaniem o długości fali 442 nm [23].

Przeznaczeniem zbudowanego układu było wykrywanie podawanych egzogen-
nych porfiryn, jak również analiza tkanek metodą autofluorescencji. Moc światła
niebieskiego emitowanego przez lampę ksenonową wynosiła na wyjściu światłowo-
du około 250 mW, co oznacza, że można go stosować do naświetlania terapeutycz-
nego obszaru płuc o powierzchni około 25 cm2. Zmiany powierzchniowe w błonie
śluzowej idealnie nadają się do leczenia tą metodą. Obok prostego wykrywania eg-
zogennych porfiryn (około 40 przypadków podania preparatu do krwi), w latach
2001–2002 wykonano 398 zabiegów z wykorzystaniem metody autofluorescencji
i 36 przypadków z wykorzystaniem metody PDD z użyciem kwasu 5-aminolewu-
linowego [23]. Podstawową zaletą metody autofluorescencji jest możliwość weryfi-
kacji rozległości nacieków nowotworowych „pełznących” bezpośrednio podśluzów-
kowo. Umożliwia to wykonanie tzw. biopsji optycznej przed pobraniem materiału
do badania histopatologicznego i ustalenie rozległości zabiegu chirurgicznego,
a więc w wielu przypadkach chroni pacjenta przed niepotrzebną torakotomią. Na
podstawie wykonanych biopsji optycznych wykluczono 48 chorych z planowanego
leczenia operacyjnego. W 36 przypadkach udało się ustalić rozpoznanie histopa-
tologiczne, co było niemożliwe w konwencjonalnej bronchoskopii. Na 398 przy-
padków u 52 chorych interpretacja badania AF była niemożliwa z powodu istnie-
jącego, masywnego stanu zapalnego śluzówki drzewa oskrzelowego lub obecności
krwi. Kolejnym aspektem wykorzystania tej metody do badania drzewa oskrzelo-
wego jest ocena skuteczności tzw. chemioterapii indukcyjnej. Endoskopię wyko-
nuje się przed i po 2 pełnych kursach cytostatycznych, co pozwala na ocenę dzia-
łania podawanych cytostatyków i określenie rzeczywistej granicy resekcyjności
w obrębie oskrzeli. Metoda AF umożliwia również znalezienie optymalnego miej-
sca do pobrania wycinków, jeżeli w świetle białym nie można stwierdzić nacieku
podśluzówkowego w drzewie oskrzelowym. Przykład obrazowania metodą AF
pokazano na rys. 13.13.

Metoda oparta na wykorzystaniu ALA stwarza szerokie możliwości diagnostycz-
ne. Sposób podawania preparatu polegał na inhalacji roztworu 400 mg ALA w 100 ml
wody umieszczonego w specjalnym inhalatorze dozującym aerozol do płuc pod ci-
śnieniem. W wyniku biosyntezy PPIX w obszarach nowotworów uzyskuje się wy-
raźne różnice w świeceniu tkanek zdrowych i chorych.
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Rys. 13.13. Przykład obrazowania tradycyjną metodą bronchoskopii (lewy obraz)
i PDD z wykorzystaniem ALA (po prawej)

Metodę PDD opartą na miejscowym podaniu fotouczulaczy stosuje się w Katedrze
i Klinice Położnictwa i Ginekologii II Wydziału Lekarskiego AM w Warszawie
w diagnostyce zmian przednowotworowych i nowotworowych szyjki macicy i sromu.
Na podstawie badań 153 pacjentek (124 przypadki patologii szyjki macicy i 29 sromu)
[50, 51] okazało się, że metoda ta pozwala dokładniej zdiagnozować zmiany niż ma to
miejsce przy zastosowaniu tradycyjnych metod diagnostycznych. Do diagnostyki sto-
sowano krem PHOTOACID (zawartość ALA-15%), który nakładano na analizowane
miejsca i po 2 godzinach rejestrowano obrazy układem GIN-1. Porównanie widm
emisji obszarów zmienionych nowotworowo i przykładowe obrazy fluorescencyjne
pokazano na rys. 13.14.

Nowym obszarem zastosowań ALA-PDD jest okulistyka. Wyniki badań prowa-
dzone na wirusach HSV1 namnożonych w hodowli komórkowej nabłonka rogówki
wskazywały na możliwość wykorzystania metody ALA-PDT jako terapii uzupełniają-
cej [52]. Zakażenia wirusowe oczu stanowią istotny problem kliniczny i terapeutycz-
ny. Znaczną rolę odgrywają zakażenia wirusami opryszczki - Herpes simplex. W pro-
wadzonych badaniach leczeniu poddano 10 pacjentów z przewlekłym wirusowym
zapaleniem rogówki i 5 z owrzodzeniami troficznymi rogówki [52, 53].

U wszystkich badanych osób, pomimo zastosowanego wcześniej leczenia zacho-
wawczego, nie uzyskano całkowitego wygojenia rogówki. W leczeniu metodą PDT
wykorzystano preparat PHOTOACID, który w postaci małego wałeczka z kremu za-
kładano do worka spojówkowego chorego oka.

Po 2 godzinach rogówkę naświetlano laserem He-Ne o mocy 25 mW do czasu rozło-
żenia się całej podanej PPIX. Procedurę leczniczą powtarzano po 7–14 dniach w zależ-
ności od stopnia gojenia się ubytków. Klinicznie, bezpośrednio po leczeniu, obserwo-
wano znaczne zadrażnienie spojówek i brzegów powiek, oraz w większości przypadków
delikatny obrzęk rogówki w miejscu zmian. Objawy te ustępowały po 24 godzinach,
a stopniowy proces gojenia następował po 2 sesjach leczniczych w przypadku drob-
nych ubytków i 5–6 w przypadku rozległych owrzodzeń. Terapia była dobrze tolero-
wana przez wszystkich pacjentów.
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Rys. 13.14. Przykłady widm fluorescencyjnych i przykładowe obrazy fluorescencyjne
w badaniach ginekologicznych: 1 – przed podaniem miejscowym PP(Ala)2(Arg)2 i ALA,

2, 3, 4, 5 – dwie godziny po podaniu PP(Ala)2(Arg)2 i ALA w różnych miejscach szyjki macicy

Podane przykłady są ilustracją niektórych możliwości klinicznego zastosowania
medycyny fotodynamicznej.
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14.1.  Wstęp

Badania zjawisk optycznych zachodzących w materiale biologicznym pod wpływem
promieniowania świetlnego są często wykorzystywane do oceny budowy strukturalnej
tkanek i stanowią podstawę wielu metod diagnostycznych stosowanych w medycynie.
Dokładna analiza struktury tkanek zęba pozwala poznać procesy fizjologiczne i patolo-
giczne, jakie zachodzą w środowisku jamy ustnej.

Próchnica jest jednym z najczęstszych schorzeń, z którymi pacjenci zgłaszają się do
gabinetu stomatologicznego. Pierwszym objawem toczącej się choroby próchnicowej,
który możemy zaobserwować jest stadium próchnicy początkowej tzw. białej plamy.
Charakteryzuje się ono występowaniem na powierzchni zębów białawych, opalizują-

III.  Wybrane elementy optycznej diagnostyki biomedycznej
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cych plam na niezmienionym podłożu tkanki. Zmiany typu biała plama mają związek
z występowaniem zwiększonej mikroporowatości szkliwa (patrz rys. 14.1).

   

Rys. 14.1. Widok zębów z wczesnymi zmianami próchnicowymi typu biała plama

Osuszenie powierzchni zęba w przypadku istniejącej próchnicy początkowej powo-
duje eliminację wody z powiększonych, porowatych struktur szkliwa i wypełnienie ich
powietrzem. Stosunek wartości współczynnika załamania światła powietrza i szkliwa
jest większy niż wody i szkliwa, stąd zmiana próchnicowa staje się bardziej widoczna
po osuszeniu obserwowanej powierzchni [1]. Monitorowanie plam bez przerwania cią-
głości szkliwa daje szansę wdrożenia nieinwazyjnych metod leczenia bez konieczności
stosowania generującej wysokie koszty terapii odtwórczej. Wczesne wykrywanie zmian
strukturalnych szkliwa jest więc kluczowym problemem kariologii (dotyczy próchnicy).
W praktyce stomatologicznej stosuje się wiele konwencjonalnych metod diagnostycz-
nych, w tym ocenę wizualną, badanie konsystencji zmiany czy klasyczną rentgenodia-
gnostykę. Skuteczność diagnostyczna większości tradycyjnych metod klinicznych jest
wciąż niezadowalająca. Dlatego też w ostatnich latach prowadzone są intensywne bada-
nia nad rozwojem optycznych metod diagnostycznych w stomatologii. Budowa nowo-
czesnych systemów oparta jest na ocenie zjawisk fizycznych obserwowanych w wyniku
interakcji fali świetlnej z tkankami zęba. Optyczne metody diagnostyczne, które cieszą
się szczególnym zainteresowaniem zespołów badawczych zestawiono w tab. 1.

Tabela 1. Optyczne metody diagnostyki stomatologicznej

Metoda Nazwa w języku angielskim
Radiowizjografia cyfrowa RVG radiovisiography
Cyfrowa transiluminacja światłowodowa DIFOTI Digital Imaging Fiberoptic

Transillumination
Tomografia Optyczna OCT Optical Coherent Tomography
Spolaryzowana Spektroskopia Ramanowska PRS Polorized Rama Spectroscopy
Indukowana Fluorescencja QLF Quantitative Light-induced

Fluorescence
Transiluminacja podczerwieni IR transillumination
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14.2.  Zjawiska optyczne w tkankach zęba

Diagnostyczne metody optyczne opierają się więc na ocenie interakcji światła
z tkankami. Promień świetlny, padając na twarde tkanki zęba, może ulec odbiciu, roz-
proszeniu, transmisji przez struktury zęba lub absorpcji. Pochłonięta energia fotonów
przekształcana jest np. na energię cieplną lub powoduje indukowaną fluorescencję.
Większość dotychczasowych badań wskazuje, że poziom natężenia fluorescencji
w warunkach in vivo szkliwa zmienionego jest niższy w porównaniu do szkliwa zdro-
wego. Ta prawidłowość występuje jednak pod warunkiem, że promieniowanie wzbu-
dzające emisję czystego hydroksyapatytu nie powoduje jednocześnie wzbudzenia
innych domieszek fluoroforów organicznych. Efekt spadku fluorescencji spowodowa-
ny jest głównie rozproszeniem światła wzbudzenia i emisji na uszkodzonych po-
wierzchniach hydroksapatytu. Współczynnik rozproszenia światła na szkliwie odwap-
nionym jest 5–10 razy większy niż na prawidłowym.

Oprócz zmniejszenia natężenia fluorescencji, zmienia się też kształt widma, które-
go maksimum przesunięte zostaje w stronę czerwieni w przypadku szkliwa próchni-
cowego [2]. Schemat interakcji zachodzących w tkankach zęba pod wpływem światła
zobrazowano na rys. 14.2.

Rys. 14.2. Interakcje światła z tkankami zęba:
1 – odbicie, 2 – rozproszenie, 3 – transmisja, 4 – absorpcja, 5 – absorpcja i indukowana fluorescencja

14.3.  Wybrane optyczne metody diagnostyczne
stosowane w stomatologii

14.3.1.  Radiografia cyfrowa

Trudności związane z właściwą oceną klasycznych zdjęć RTG zmusiły do szukania
nowych rozwiązań technologicznych. Istotnym czynnikiem umożliwiającym właści-
wą, powtarzalną ocenę radiologiczną badanych powierzchni jest standaryzacja warun-
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ków projekcji i ograniczenie szkodliwego wpływu promieni RTG na organizm pa-
cjenta [3]. Rozwiązaniem tego problemu wydaje się być zastosowanie nowoczesnej
metody radiologicznej – radiografii cyfrowej (RVG). Metoda ta pozwala na cyfrowy
zapis obrazu. W radiografii cyfrowej zamiast filmów rentgenowskich stosuje się elek-
troniczne elementy rejestrujące. Układ posiada źródło promieniowania rentgenowskiego
RTG oraz komputer PC z monitorem, który umożliwia zapis, obróbkę i wyświetlenie
obrazu. Do obróbki i zapamiętywania zdjęć niezbędne jest specjalistyczne oprogramo-
wanie. Obraz cyfrowy jest tu obrazem 10-bitowym. Dzięki temu możemy uzyskać
1024 poziomy szarości [210]. Obraz prezentowany na monitorze jest 8-bitowy, a więc
posiada 256 poziomów szarości [28]. W obrazie cyfrowym każdy piksel może osią-
gnąć każdą wartość szarości od 0 do 255. Wartość poziomu szarości odpowiada po-
chłoniętemu promieniowaniu rentgenowskiemu, przy czym wartość 0 to kolor czarny,
a 255 – biały.

Obecnie wyróżnić można dwa rodzaje systemów radiografii cyfrowej:
– systemy bezpośrednie z zastosowaniem półprzewodnika krzemowego,
– systemy pośrednie z zastosowaniem fosforu  magnetyzującego.
W systemach bezpośrednich stosujemy urządzenia CCD (ang. charge coupled

device). Umieszczony w sztywnej saszetce czujnik łączy się z komputerem za pomocą
przewodu lub funkcjonuje jako układ bezprzewodowy. Ekran czujnika spełnia funkcję
detektora promieni X. Wytworzony sygnał świetlny wysyłany jest przez układ
optyczny lub światłowód z czujnika do urządzenia CCD. Tam sygnały analogowe
zostają zamienione na sygnały cyfrowe i możliwa jest rejestracja obrazu cyfrowego.
Na rysunku 14.3 przedstawiono przykładowe obrazy RVG.

Rys. 14.3. Wybrane możliwości obrazowania przy użyciu systemu radiowizjografii
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W systemach pośrednich czujnik został zastąpiony płytką pokrytą fosforem (ang.
PS – photostimulable phosphor). Płytki są produkowane w różnych rozmiarach,
podobnie jak błony radiologiczne. Niezaprzeczalną zaletą tego systemu jest to,
że płytki nie wymagają bezpośredniego połączenia z komputerem i nie muszą być
połączone z lampą rentgenowską. Ułatwia to znacznie wprowadzenie i prawidłowe
ustawienie sensora w jamie ustnej pacjenta. W systemie DIGORA płytka po wyko-
naniu zdjęcia zostaje umieszczona w skanerze laserowym. Następnie w fotodetek-
torze następuje zamiana sygnału analogowego na cyfrowy. Obrazy powstałe
w systemie DIGORA mają większy format niż powstałe z czujników CCD. Wadą
tej metody jest brak natychmiastowej wizualizacji obrazu i konieczność użycia
skanera.

Radiografia cyfrowa posiada wiele zalet i podlega ciągłym udoskonaleniom. Roz-
szerzane są możliwości obrazowania, a także interpretacji wykonanych zdjęć. Do nie-
zaprzeczalnych zalet należą:

– możliwość zmiany kontrastu i wysycenia,
– możliwość obrotu zdjęcia,
– funkcja pozytyw–negatyw,
– funkcja false color,
– możliwość pomiaru gęstości optycznej tkanek zęba (funkcja densytome-

tryczna),
– funkcja tomosyntezy,
– możliwość pomiaru odległości po liniach prostych i zakrzywionych,
– możliwość projekcji trójwymiarowych.
Aby ułatwić ocenę obrazów radiografii cyfrowej, można stosować wzmocnienie

kontrastowe, powiększenie, zmniejszenie lub kadrowanie obrazu, wzmocnienie brzeż-
ne oraz, co ma szczególne znaczenie w badaniu powierzchni stycznych, pomiar gęsto-
ści optycznej. Zdjęcia skrzydłowo-zgryzowe wykonane techniką radiografii cyfrowej
stanowią obecnie podstawę oceny powierzchni stycznych. We wszystkich jednak
badaniach na uwagę zasługuje fakt wysokiej skuteczności badania radiologicznego
w ocenie zmian próchnicowych sięgających zębiny, a znacznie mniejszy w odniesie-
niu do wczesnych zmian próchnicowych.

Ponadto radiografia cyfrowa umożliwia archiwizację zarejestrowanych obra-
zów, co jest bardzo ważnym elementem diagnostyki, umożliwiającym obserwację
i porównywanie zmian na różnych etapach rozwoju zmiany próchnicowej.
RVG pozwala również wyeliminować błędy wynikające z nieprawidłowej obróbki
filmu w ciemni. Niedoskonałe zdjęcia można retuszować za pomocą różnych
funkcji [4].

Szukając możliwości skuteczniejszej oceny wczesnych zmian próchnicowych
opracowano program komputerowy LCD (ang. Logicon Caries Detector software) [5].
Program ten służy do analizy obrazu rentgenowskiego i może ułatwić interpretację
obrazów powierzchni stycznych.
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14.3.2.  Metoda DIFOTI

Metoda transiluminacji – DIFOTI (ang. Digital Imaging Fiberoptic Transillumina-
tion) jest z powodzeniem stosowana przez lekarzy, często intuicyjnie, do badania
zmian próchnicowych na powierzchniach stycznych zębów przednich. Technika ta
opiera się na wykorzystaniu optycznych metod odbiciowych. Wiązka światła pocho-
dząca z lampy stomatologicznej, odbijająca się od lusterka stomatologicznego wcho-
dzi w interakcję z tkankami zęba. Obecność ubytku próchnicowego powoduje wzrost
transmisji światła w głąb tkanek, część światła ulega rozproszeniu, co widoczne jest
w postaci zacienienia. Wielkość i natężenie cienia decyduje o stopniu zaawansowania
zmiany próchnicowej, czyli o stopniu demineralizacji tkanki. Stosowanie źródeł świa-
tła o większej mocy umożliwia również badanie zębów bocznych. Źródło światła
umieszcza się na powierzchni policzkowej, a lusterko stomatologiczne na powierzchni
językowej obserwowanego zęba.

Na tej zasadzie działa system DIFOTI, który dzięki umieszczeniu kamery w koń-
cówce światłowodu umożliwia rejestrację i komputerowe przetworzenie obrazu ob-
serwowanej powierzchni zęba [6]. Kolejne modyfikacje urządzeń polegające na zasto-
sowaniu wielopunktowych źródeł światła umożliwiły również obserwacje powierzchni
stycznych zębów bocznych. System nie jest jednak wyposażony w program kompute-
rowy pozwalający na ilościową ocenę obserwowanych zmian. Otrzymany obraz jest
subiektywnie analizowany przez lekarza. Możliwość rejestracji obrazu pozwala jednak
na porównanie kolejnych zdjęć i monitorowanie badanej powierzchni zęba w czasie.
Metoda DIFOTI jest szczególnie zalecana do obserwacji i monitorowania stanu po-
wierzchni stycznych [7]. Przykładowe obrazy zarejestrowane za pomocą systemu
DIFOTI pokazano na rys. 14.4.

   

Rys. 14.4. System DIFOTI: widok końcówki światłowodowej
i obraz zarejestrowany metodą transiluminacji

14.3.3.  Polaryzacyjna koherentna tomografia optyczna (PS-OTC)

Polaryzacyjna koherentna tomografia optyczna (ang. PS-OCT Polarization-Sensitive
Optical Coherence Tomography) jest nowym nieinwazyjnym sposobem badania tkanek
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biologicznych. Metoda jest nieinwazyjna i nie naraża pacjenta na szkodliwe promie-
niowanie jonizujące. W układzie badawczym jako źródło światła wykorzystywana jest
dioda superluminescencyjna (SLD) [8]. Emitowana przez diodę wiązka światła prze-
chodzi przez polaryzator, prowadząc do powstania liniowo spolaryzowanego światła
o mocy 7,5 mW. Rozszczepiony promień, odbity od badanej tkanki przechodzi przez
polaryzator, a następnie dociera do detektorów. Dzięki badaniu możemy określić głę-
bokość badanej warstwy, a także ewentualne nierówności na jej powierzchni. Warto
podkreślić, iż metoda pozwala na ocenę różnych tkanek. Dzięki zastosowaniu PS-
OCT otrzymujemy dwu- lub trójwymiarowe obrazy tkanek biologicznych. Przekrojo-
we obrazy pokazują natężenie i stan polaryzacji wstecznie rozproszonego przez tkankę
światła. Pomiarów dokonuje się w trakcie skanowania osiowego. Każde zdjęcie składa
się z 240 osiowych skanów wykonywanych co 50 μm. Każdy skan wykonywany jest
z prędkością 5 sekund, co pozwala na uzyskanie obrazu o wymiarach 4,5 mm na
12 mm w czasie 48 sekund.

Opisywana metoda znalazła zastosowanie w wielu dziedzinach medycyny, mię-
dzy innymi w okulistyce, chirurgii naczyniowej i kardiologii. W stomatologii system
PS-OTC umożliwia postawienie prawidłowej diagnozy, wykrycie ognisk próchnicy
i innych chorób np. przyzębia, ocenę stanu remineralizacji tkanek twardych zęba,
ocenę jakości uzupełnień protetycznych, a także określenie poziomu osteointegracji
implantów z tkanką kostną. PS-OCT jest skuteczną metodą zarówno do wykrywania
zmian na powierzchniach gładkich, jak i w bruzdach i szczelinach powierzchni
zgryzowych. Pozwala na określenie stopnia demineralizacji i monitorowanie postę-
pu zmian w czasie. PS-OCT to technika dokładna i nowoczesna, która podlega cią-
głym udoskonaleniom. Jak dotąd nie jest powszechnie stosowana w praktyce kli-
nicznej.

14.3.4.  Metody laserowo wzbudzanej fluorescencji

Metoda ilościowej fluorescencji wzbudzanej laserowo (ang. LIF Laser Induced
Fluorescence) stanowi nową diagnostyczną technikę przeznaczoną do oceny próchni-
cy szkliwa i badania zmian demineralizacyjnych w przebiegu początkowych uszko-
dzeń twardych tkanek zęba. Metoda może być również wykorzystana do wykrywania
złogów kamienia i płytki bakteryjnej.

Większość dotychczasowych badań wskazuje, iż poziom natężenia fluorescencji
szkliwa zmienionego w warunkach in vivo jest niższy niż szkliwa prawidłowego. Ta
prawidłowość występuje jednak pod warunkiem, że promieniowanie wzbudzające
emisję czystego hydroksyapatytu nie powoduje jednocześnie wzbudzenia innych do-
mieszek fluoroforów organicznych. Efekt spadku fluorescencji spowodowany jest
głównie rozproszeniem światła wzbudzenia i emisji na uszkodzonych powierzchniach
hydroksapatytu (patrz rys. 14.5) [9].
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Rys. 14.5. Schematyczne przedstawienie fluorescencji plam próchnicowych szkliwa

Współczynnik rozproszenia światła na szkliwie odwapnionym jest 5 do 10 razy
większy niż na nieodwapnionym. Z powodu krótszej drogi optycznej prawdopodo-
bieństwo wzbudzenia fluoroforów zmniejsza się. Obok spadku natężenia emisji flu-
orescencji, zmienia się również kształt widma, którego maksimum przesunięte zostaje
w stronę czerwieni w przypadku szkliwa próchnicowego.

14.3.4.1.  System QLF

Metoda ilościowej laserowej fluorescencji (ang. QLF – Quantitative Laser Induced
Fluorescence) jest optyczną techniką oceny stopnia de- i remineralizcji tkanek zęba.
Pierwsze badania metodą QLF wykazały wysoką korelację wyników z pomiarami
ubytków minerałów. Metoda była stosowana w warunkach in vitro do testowania
skuteczności różnych procedur powstrzymywania zmian  próchnicowych i ich remine-
ralizacji [10, 11].

QLF jest najbardziej skuteczna w diagnostyce wczesnych zmian szkliwa gładkich
na bezpośrednio dostępnych powierzchniach. Metodę QLF próbowano stosować do
detekcji i ilościowej oceny próchnicy wtórnej. Najlepsze wyniki uzyskano w wizuali-
zacji zmian przylegających do wypełnień amalgamatowych lub barwnej rekonstrukcji
tkanek [12, 13].

Badając wpływ długości fali wzbudzenia promieniowaniem laserowym 442 nm
i 532 nm na zmiany poziomu fluorescencji szkliwa, wykazano, że poziom autofluore-
scencji szkliwa zdrowego jest wyższy w porównaniu do zmienionego próchnicowo,
zarówno w badanich in vitro, jak i in vivo [14]. Przy wzbudzeniu promieniowaniem
o długości fali 633 nm zależność ta jest identyczna przy zmianach badanych w warun-
kach in vitro, natomiast zmiany in vivo generują powstanie dodatkowych struktur,
dających podwyższenie poziomu autofluorescencji próchnicy w porównaniu do szkli-
wa zdrowego. Zastosowanie jako źródło wzbudzenia lasera półprzewodnikowego
o długości fali 407 nm i mocy ciągłej 15 mW umożliwia połączenie obu opisanych
efektów – obniżenie autofluorescencji próchnicy w zakresie światła zielonego i wy-
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krywanie porfiryn w postaci czerwonej fluorescencji. W efekcie barwny obraz fluore-
scencyjny szkliwa, w którym wystąpiła zaawansowana próchnica z akumulacją porfi-
ryn składa się na zielono fluoryzującej części szkliwa zdrowego i ciemno brązowych
plam z obszarami czerwieni pochodzących od obszarów próchnicowych.

W pracach własnych opracowano charakterystyki emisyjne szkliwa przy różnych dłu-
gościach fali promieniowania laserowego w celu znalezienia optymalnego źródła wzbu-
dzenia fluorescencji [15, 16]. Charakterystykę wzbudzeniowo-emisyjną szkliwa zębów
wyznaczono na spektrofluorymetrze LS 900 firmy Edinburgh Instruments. W układzie
laboratoryjnym, przedstawionym schematycznie na rys. 14.6, źródło wzbudzenia stano-
wi laser niebieski o mocy około 25 mW. Promieniowanie odbite od tkanki i promienio-
wanie fluorescencji dochodzi do kolorowej kamery CCD (GP – KS162 firmy Panaso-
nic). Przed kamerą zainstalowane jest zestaw filtrów optycznych m.in. żółty filtr
pochłaniający nadmiar odbitego od tkanki promieniowania wzbudzającego. Do rejestra-
cji obrazów wykorzystano również kamerę czarno-białą (EDC-2000N firmy Electrim
Corp.) o czasie zbierania sygnału 1 ms do 5 s. W przypadku kamery czarno-białej obraz
fluorescencyjny tego samego obszaru otrzymywano z użyciem interferencyjnego filtra
zielonego (λ = 530 nm, δ = 15 nm), a następnie czerwonego (λ = 625 nm, δ = 20 nm).
Parametr δ oznacza szerokość połówkową filtra, czyli różnicę długości fali, przy których
transmisja wynosi 50%. Do analizy obrazów zastosowano program Microscan.

3

6

5

1 2
1
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a ) b )

Rys. 14.6. a) Schemat laboratoryjnego układu obrazowania fluorescencji wzbudzanej laserami:
źródło laserowe ze światłowodem (1), kamera CCD (2), dzielnik wiązki promieniowania (3),
powierzchnia zęba (4), moduł kontroli kamery (5) komputer PC z systemem do akwizycji (6),

koło filtrów (7) b) przykład obrazu fluorescencyjnego (EX = 407 nm)

Uzyskaną w badaniach własnych charakterystykę emisyjno-wzbudzeniową szkliwa
i zębiny przedstawiono na rys. 14.7. Widoczny kontur uzyskano przez przecięcie
płaszczyzną trójwymiarowej matrycy EM-EX, linie poziome łączą punkty o tym sa-
mym natężeniu emisji. Najsilniejszą fluorescencję szkliwa otrzymano przy wzbudze-
niu promieniowaniem z zakresu bliskiego UV i fioletu. Zastosowanie źródła lasero-
wego o długości fali 405 nm umożliwia uzyskanie wysokiego poziomu sygnałów
emisji szkliwa, dużego kontrastu pomiędzy prawidłową i uszkodzoną powierzchnią
szkliwa oraz jednoczesną wyraźną detekcję porfiryn.
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Rys. 14.7. Charakterystyka emisyjno-wzbudzeniowa szkliwa (po lewej) i zębiny (po prawej)

Przykładowe widma emisji szkliwa prawidłowego i próchnicowego przy wzbudze-
niu promieniowaniem lasera GaN przedstawia rys. 14.8. Wyniki badań fluorescencji
wskazują jednoznacznie na obniżenie poziomu intensywności emisji szkliwa zmienio-
nego badanego w warunkach in vitro w całym zakresie spektralnym, dla wszystkich
zastosowanych długości fal wzbudzenia. W przypadku naturalnych zmian próchnico-
wych obserwuje się podobne zjawisko z wyjątkiem wzbudzenia w zakresie czerwieni
(633 nm), gdzie poziom fluorescencji w obszarze 650–750 nm jest wyższy.
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Rys. 14.8. Wpływ długości fali wzbudzenia promieniowaniem laserowym
na zmiany poziomu fluorescencji szkliwa (kolor zielony – szkliwo normalne,

niebieski – zmienione w warunkach in vitro, czerwony – zmienione w warunkach in vivo

Przykłady obrazów wczesnych zmian próchnicowych zarejestrowanych metodą
wzbudzonej fluorescencji szkliwa zaprezentowano na rys. 14.9. Dla porównania przed-
stawiono również obrazy zarejestrowane metodami odbiciowymi. Dodatkowo, zobra-
zowano możliwość oceny ilości płytki nazębnej z użyciem metody fluorescencyjnej.
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Rys. 14.9. Porównanie obrazów szkliwa odbiciowych (a) i fluorescencyjnych (b),
fluorescencja płytki bakteryjnej (c)

Na rysunku 14.10 zobrazowano zależności pomiędzy spadkiem natężenia fluore-
scencji a innymi parametrami charakteryzującymi stopień próchnicy: głębokością
zmiany, powierzchnią zmiany i stopniem utraty minerałów.
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Rys. 14.10. Wpływ powierzchni i głębokości zmian oraz stopnia demineralizacji szkliwa
na spadek natężenia fluorescencji

Na podstawie wykresów widać, że spadek natężenia fluorescencji jest proporcjonal-
ny do stopnia demineralizacji. Wielkość obszaru zmiany nie jest natomiast skorelowana
ze stopniem zaawansowania choroby próchnicowej, a więc stopniem demineralizacji.
Zaobserwowano niższy współczynnik korelacji pomiędzy natężeniem fluorescencji
a głębokością zmiany. Fakt ten można tłumaczyć słabą penetracją światła fioletowego
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w strukturę szkliwa. Pomiary opisanych parametrów przeprowadzono metodą mikrora-
diografii poprzecznej, a średni spadek fluorescencji obszaru zdemineralizowanego wy-
znaczono przy pomocy systemu QLF-Inspector Research (patrz rys. 14.11).

 

Rys. 14.11. Budowa i widok układu QLF-Inspector Research

Wybrane obrazy fluorescencyjne zmian próchnicowych pokazano na rys. 14.12.

Rys. 14.12. Przykłady obrazów fluorescencyjnych badanych zębów ze zmianami szkliwa

Do wykrywania wczesnych zmian próchnicy wykorzystano system fluorescencji
różnicowej LIFE. Pomimo wysokiej czułości układu, obrazy fluorescencyjne są gor-
szej jakości niż otrzymywane w układach ze wzbudzeniem promieniowania fioleto-
wego (patrz rys. 14.13). Próby zastosowania metody różnicowej z kamerą czarno-białą
również nie dały lepszych rezultatów. Metoda ze względu na wysoką wydajność
kwantową luminescencji szkliwa nie wymaga czułych kamer i źródeł światła o wyso-
kich mocach. Typowe mikrokamery kolorowe i miniaturowe źródła światła laserowego
o mocy około 15–25 mW rozwiązują problem techniczny pomiarów. Oprócz diagno-
styki próchnicy, metoda oferuje możliwość monitorowania skuteczności wdrożonej
terapii demineralizacyjnej oraz dokładną kontrolę płytki bakteryjnej.
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Rys. 14.13. Obrazy fluorescencyjne szkliwa zębów zarejestrowane przy pomocy systemu LIFE

Przedstawiona metoda laserowo indukowanej fluorescencji LIF daje w warunkach
klinicznych duże możliwości oceny stopnia zaawansowania próchnicy i ma istotną
przewagę w stosunku do tradycyjnej metody odbiciowej. W obrazach fluorescencyj-
nych znikają refleksy światła utrudniające prawidłową ocenę, a miejsca dotknięte
zmianami widoczne są jako ciemne plamy na jasnym tle. Metoda ze względu na wy-
soką wydajność kwantową luminescencji szkliwa nie wymaga superczułych kamer
i specjalnych źródeł światła. Można zastosować typowe mikrokamery kolorowe
(np. firmy Philips o czułości 3 lux) i miniaturowe źródła światła laserowego o mocy
około 25–30 mW i długości fali promieniowania około 400–410 nm. Wymagana gę-
stość napromienienia na powierzchni zęba wynosi około 2 mW/cm2.

Po wzbudzeniu szkliwa promieniowaniem o długości fali 407 nm, maksimum
widma emisji położone jest w okolicy długości fali 500 nm. W przypadku zmian
w szkliwie w warunkach in vivo widoczne jest obniżenie maksymalnego poziomu
fluorescencji, przesunięcie maksimum w stronę czerwieni i pojawienie się dodatko-
wych pasm emisyjnych przy 630 i 670 nm, typowych dla porfiryn. W badanym ma-
teriale podobną charakterystykę uzyskano w około 70% przypadków, w pozostałych
nie dało się wykryć porfiryn. Obserwowano jedynie typowy spadek poziomu lumi-
nescencji.

Ważną zaletą metody LIF jest jej czułość. Wymienione zmiany fluorescencji
szkliwa zostały potwierdzone w 95% jako zmiany próchnicowe. Przypadki fałszywej
diagnostyki spowodowane były głównie czynnikami mechanicznymi uszkadzającymi
mikrostrukturę szkliwa. Wyniki ilościowe stopnia zdemineralizowania tkanki zęba
dostarczają lekarzowi danych o stopniu zaawansowania procesu próchnicowego i po-
magają w podjęciu decyzji terapeutycznej. Warto podkreślić, że jasną fluorescencję
rejestruje się w przypadku obserwacji płytki nazębnej. Zwiększone gromadzenie się
płytki nazębnej ma miejsce w rejonie szczeliny dziąsłowej. Metoda fluorescencyjna
daje więc poza badaniem stopnia odwapnienia doskonałe możliwości monitorowania
procesu remineralizacji oraz kontroli usuwania płytki z powierzchni zębów.
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14.3.4.2.  System DIAGNOdent

Ciekawym urządzeniem dostępnym na rynku od 1998 roku jest urządzenie
DIAGNOdent®, wykorzystujące zjawisko fluorescencji tkanek zęba i przeznaczo-
ny do oceny stopnia zawansowania procesu próchnicowego [17]. System ten
umożliwia diagnozowanie powierzchni żujących oraz powierzchni gładkich. Jako
źródło światła wykorzystano w nim laser półprzewodnikowy o mocy ok. 1 mW, emi-
tujący światło czerwone o długości fali 665 nm. Zastosowany w urządzeniu układ
światłowodowy pozwala na oświetlenie powierzchni zęba i indukowanie w nim zjawi-
ska fluorescencji. Detektor rejestrujący natężenie wzbudzonej fluorescencji umiesz-
czony jest koncentrycznie na obwodzie końcówki światłowodu. System wyposażony
jest w zestaw końcówek przeznaczonych do badania różnych powierzchni zębów.
Przed wykonaniem badania należy każdorazowo skalibrować układ. Natężenie uzy-
skanej fluorescencji skorelowane jest z niemianowanymi wartościami cyfrowymi
(w skali od 0 do 99), wyświetlanymi na ekranie urządzenia. Badania kliniczne suge-
rują przydatność DIAGNodentu w ocenie stopnia zaawansowania zmian próchnico-
wych. Na uwagę zasługuje również fakt istnienia zależności pomiędzy wskazaniami
DIAGNOdentu a stopniem zainfekowania zębiny próchnicowej. Na tej podstawie
wysunięto koncepcję zależności natężenia fluorescencji od stopnia aktywności proce-
su próchnicowego. W myśl tej teorii metoda fotoluminescencji różnicuje obecność
próchnicy zatrzymanej – nieaktywnej i aktywnych zainfekowanych ognisk zmienionej
próchnicowo tkanki zęba. Duży wpływ na wskazania DIAGNOdentu ma jednak obec-
ność płytki lub złogów nazębnych na badanej powierzchni. Przed oceną diagnostyczną
urządzeniem DIAGNOdent zaleca się więc bezwzględnie oczyszczenie i osuszenie bada-
nej powierzchni. Silnie przebarwione bruzdy o twardym podłożu lub ogniska hipominera-
lizacji mogą być jednak źródłem uzyskania błędnych pomiarów fotoluminescencji [18].
Obecnie na rynku dostępne jest zmodyfikowane urządzenie DIAGNOdent, którego użycie
w warunkach klinicznych jest znacznie ułatwione. System o nazwie DIAGNOdent pen
produkowany jest w zminimalizowanej wersji długopisowej. Zasada działania urządzenia
pozostała niezmieniona. Widok urządzenia DIAGNOdent i DIAGNOdent pen przed-
stawia rys. 14.14.

A)    B) 

Rys. 14.14. A) System DIAGNOdent, B) widok urządzenia DIAGNOdent pen
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14.3.5.  Metody optyczne
aktywujące proces wybielania zębów

Nadtlenek wodoru (H2O2) jest głównym, aktywnym składnikiem materiałów sto-
sowanych do wybielania zębów. Jako związek chemiczny nie jest zaliczany do grupy
wolnych rodników, ale cechuje się wysoką reaktywnością i łatwością wchodzenia
w reakcje chemiczne. W celu akceleracji tempa zabiegu wybielania zębów z żywą
miazgą wykorzystywane są następujące procesy:

A. Termokataliza
Uwalnianie wolnych rodników tlenowych z preparatów wybielających może być

przyspieszone dzięki zastosowaniu podwyższonej temperatury, zgodnie z reakcją:

H2O2 + 211 kJ/mol → 2HO. (1)

Do zainicjowania zjawiska termokatalizy często wykorzystywane są źródła świa-
tła. Część światła ulega absorpcji przez preparaty wybielające, a dostarczona energia
zamieniana jest na ciepło. Aby zwiększyć ilość pochłanianego światła, a tym samym
doprowadzić do wzrostu temperatury, niektóre preparaty wzbogaca się w odpowied-
nie substancje aktywujące, np. karoten czy krzem. Zawartość karotenu zwiększa
pochłanianie światła niebieskiego, a cząsteczki krzemu powodują wzrost absorpcji
czerwieni i podczerwieni. Podwyższenie temperatury zwiększa ilość uwolnionych
rodników OH • i teoretycznie przyspiesza proces wybielania. Wzrost temperatury musi
być jednak kontrolowany ze względu na jej niekorzystny wpływ na miazgę zębów.

B. Fotoliza
Wzrost uwalniania wolnych rodników z H2O2 może być sprowokowany przez bez-

pośrednie wzbudzenie światłem:

H2O2 + hv → 2HO. (2)

Dostarczenie wymaganej energii możliwe jest dzięki zastosowaniu światła o dłu-
gości fali mniejszej lub równej 248 nm. Wykorzystanie właściwego źródła energii
gwarantuje bezpieczeństwo zabiegów wybielania aktywowanych falą świetlną.

C. Źródła światła
Jako źródła światła przeznaczone do aktywacji procesów wybielania zębów wyko-

rzystuje się wiele systemów. Najbardziej popularne są:
1. Lampy halogenowe (Th) – emitują szeroki zakres długości fal od ultrafioletu do

podczerwieni, w zakresie od 380 do 750 nm.
2. Łukowe lampy plazmowe – emitują szeroki zakres długości fal od ultrafioletu

do podczerwieni, w zakresie od 380 do 750 nm. Wyposażone są w filtry elimi-
nujące szkodliwe dla komórek żywych promieniowanie UV. Pracują zwykle
w zakresie 400–580 nm.
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3. Systemy laserowe – emitują światło monochromatyczne o określonej długości
fali. Zwykle stosowane są do różnych aplikacji stomatologicznych w tym do
akceleracji procesu wybielania.

4. Lampy diodowe LED.
Znajomość zjawisk fizycznych zachodzących w tkankach zęba pod wpływem

określonych długości fal świetlnych pozwala na bezpieczne wykonanie zabiegów wy-
bielania. Szczególnie istotne są właściwości absorpcyjne, które wpływają na głębo-
kość penetracji i wzrost temperatury w tkankach.

14.4.  Podsumowanie

Występowanie chorób twardych tkanek zębów o próchnicowym i niepróchnico-
wym pochodzeniu dotyczy wielu pacjentów. Wczesne wykrycie zmian strukturalnych
twardych tkanek zęba daje możliwość wdrożenia nieinwazyjnych metod leczenia lub
terapii małej inwazyjności. Według wielu autorów idealny system diagnostyczny po-
winien cechować się następującymi parametrami:

– niską inwazyjnością i łatwością stosowania,
– wysoką czułością – zdolnością do prawidłowego rozpoznania choroby,
– wysoką swoistością,
– weryfikacją aktywności próchnicy i korelacją z procesami biologicznymi

– z wynikami referencyjnego badania diagnostycznego (ang. gold standard),
– użytecznością w podejmowaniu decyzji terapeutycznych.
Jak dotąd nie udało się jednak skonstruować wzorcowego układu, który spełniałby

powyższe warunki. Konwencjonalne metody z użyciem wzroku i sondy stomatolo-
gicznej uzupełniane są więc często metodami wykorzystującymi nowoczesne techno-
logie optyczne.

Szczególnie przydatne są metody umożliwiające wizualizację i zapis uzyskanego
obrazu. Funkcje te pozwalają na monitorowanie badanych powierzchni zębów i po-
równanie zmian w czasie. Prezentowane w tym rozdziale systemy posiadają takie
funkcje.

System QLF obrazuje fluorescencję wzbudzoną na powierzchni zęba. W warun-
kach klinicznych pozwala na ocenę powierzchni gładkich i żujących łatwo dostęp-
nych, przy braku możliwości oceny powierzchni stycznych. Jako źródło światła
w systemie QLF stosuje się oświetlacz ksenonowy, który jest tańszym źródłem wzbu-
dzenia fluorescencji w porównaniu z pierwotnie stosowanym laserem argonowym.
Dodatkową cechą układu jest możliwość ilościowej oceny stopnia demineralizacji
tkanki oraz określenie wielkości zmienionego obszaru. Mimo, iż system QLF w wielu
badaniach eksperymentalnych wykazał się skutecznością w wykrywaniu wczesnych
zmian próchnicowych, jego wysoka cena oraz konieczność stosowania specyficznego
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oprogramowania do ilościowej analizy obrazu znacznie ogranicza jego dostępność
praktyce klinicznej.

Drugi obecny na rynku system diagnostyki fluorescencyjnej – DIAGNOdent, wy-
korzystuje laser półprzewodnikowy o mocy ok. 1mW, emitujący światło czerwone
o długości fali 665 nm. Natężenie uzyskanej fluorescencji skorelowane jest z niemia-
nowanymi wartościami cyfrowymi (w skali 0–99), wyświetlanymi na ekranie urzą-
dzenia. Układ nie umożliwia jednak wizualizacji zmian obserwowanych w strukturach
tkanek zęba. Silnie przebarwione bruzdy o twardym podłożu lub ogniska hipominera-
lizacji mogą być źródłem uzyskania błędnych pomiarów fotoluminescencji.

Metoda RVG obciążona jest emisją promieniowania jonizującego, co w wielu wy-
padkach ogranicza jej stosowanie. Rentgenodiagnostyka nie jest ponadto wystarczają-
co skuteczna w wykrywaniu subklinicznych stadiów próchnicy. Prezentowana metoda
DIFOTI, mimo iż pozwala na ocenę trudnodostępnych powierzchni stycznych nie
umożliwia ilościowej oceny stopnia demineralizacji.

Skuteczność diagnostyczna metody OCT oceniana jest bardzo wysoko. System
daje możliwość wykrywania wczesnych zmian próchnicowych oraz pozwala na ob-
serwacje procesów de- i remineralizacji. Metoda nie jest jednak rozpowszechniona
w praktyce klinicznej ze względu na wysokie koszty aparatury.

W świetle przytoczonych informacji istnieje konieczność kontynuowania badań
nad opracowaniem wysoce czułego i swoistego narzędzia diagnostycznego, które po-
zwoli na rejestrację i wizualizację subklinicznie toczącego się procesu próchnicowego
oraz monitorowanie procesów naprawczych w przebiegu wdrożonej terapii.
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15.1.  Promieniowane z zakresu bliskiej podczerwieni

Promieniowane z zakresu podczerwieni (IR – infra red) obejmuje następujące zakre-
sy: bliską podczerwień NIR – near infra red (760–4000 nm), średnią MIR – mid infra
red (4000–14000 nm) oraz daleką FIR – far infra red (14000–100000 nm). W fotobio-
logii natomiast wyróżniamy tzw. obszar IR-A (760–1400 nm), IR-B (1400–3000 nm)
oraz IR-C (3000–1000·103 nm).

15.1.1.  Źródła promieniowania z zakresu bliskiej podczerwieni

Słońce jest naturalnym źródłem promieniowania bliskiej podczerwieni. Część
promieniowania elektromagnetycznego, które dociera do Ziemi ulega pochłonięciu

IV. Zastosowania terapeutyczne
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podczas przechodzenia przez warstwy atmosfery, głównie przez parę wodną, dwu-
tlenek węgla oraz ozon. Rozkład promieniowania słonecznego (ultrafiolet UV, wi-
dzialne VIS i podczerwone IR) oraz długości fal absorbowane przez dwa główne
składniki atmosfery prezentowane są na rys. 15.1. Warto zwrócić uwagę na liczne
pasma absorpcji wody w całym zakresie widmowym, zaczynając od ultrafioletu po
bliską podczerwień (na rys. 15.1). Woda także silnie absorbuje średnią i daleką pod-
czerwień, ale ten zakres promieniowania jest prawie nieobecny w promieniowaniu
słonecznym.

Rys. 15.1. Rozkład widmowy promieniowania słonecznego z zaznaczonymi pasmami absorpcji wody,
dwutlenku węgla oraz tlenu. Praktycznie cały zakres krótkofalowego ultrafioletu

jest pochłaniany przez warstwę ozonową [1]

Źródłem promieniowania NIR są także lampy halogenowe (emitują cały zakres
promieniowania widzialnego oraz NIR), diody luminescencyjne, diody laserowe oraz
lasery. Promieniowanie IR długofalowe (inaczej promieniowanie cieplne) emitowane
jest przez np. rozżarzony pręt silitowy (ceramiczny).

Efekty oddziaływania promieniowania NIR na materię są zależne od rodzaju
źródła światła. Konwencjonalne źródła światła emitują bardzo małą liczbę foto-
nów, a efekty działania promieniowania NIR związane są przede wszystkim ze
zjawiskami fotochemicznymi. Identyczne efekty obserwuje się zarówno w przy-
padku źródeł konwencjonalnych, jak i laserów, oczywiście tych emitujących pro-
mieniowanie niskiej mocy. Promieniowanie laserowe wysokoenergetyczne, oprócz
efektów fotochemicznych, generuje niszczące materię efekty cieplne. Stosowanie
spolaryzowanego promieniowania może mieć tylko uzasadnienie w przypadku
materii o ściśle uporządkowanym i znanym kierunku uporządkowania chromofo-
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rów, a kierunek polaryzacji musi być dostosowany do obiektu. Ten rozdział po-
święcony jest efektom fotochemicznym promieniowania NIR, a więc promienio-
wania o niskiej mocy.

Warto zwrócić uwagę jeszcze na jeden fakt. Obserwowane efekty działania NIR na
materię wykazują silną zależność od dawki i spełniają bez wyjątku prawo Arndta–
Schultza. Oznacza to, że istnieje optymalna dawka promieniowania wywołująca
największe efekty w materii. Dawki mniejsze i większe od optymalnej albo słabo
oddziałują, albo hamują indukowane procesy.

15.1.2.  Chromofory

Zgodnie z prawami fotochemii tylko promieniowanie zabsorbowane aktywuje
cząsteczkę, w następstwie czego może dojść do inicjacji procesu fotochemicznego.
Aby więc zdefiniować mechanizm fotochemiczny działania promieniowania NIR,
należy zastanowić się, jakie substancje absorbują ten zakres widmowy i jakiego
typu wzbudzenia odpowiadają energii fotonów. W tabeli 1 wymienione są pod-
stawowe składniki materii ożywionej, które absorbują NIR wraz z pasmami ab-
sorpcji.

Tabela 1. Zestawienie pasm absorpcji w obszarze promieniowania NIR
dla wybranych cząsteczek biologicznych. Położenie pasm podane jest w nm.

Litera e oznacza niskoenergetyczne wzbudzenia elektronowe
dzięki obecności w cząsteczce hemoglobiny żelaza II [2]

Glukoza Woda Hemoglobina Lipidy Białka
714 749 760-e 770 910
939 880 805-e 920 1020
1126 980 820-e 1040 2174
1408 1211 910 2299 2288
1536 1450 1020-e 2342
1688 1787
2261 1934
2326

Oprócz hemoglobiny (patrz rys. 15.2) znane są inne barwniki, które absorbują
w zakresie NIR. Do nich należy bakteriochlorofil (patrz rys. 15.2), oksydaza cyto-
chromu c, a także dysmutaza ponadtlenkowa (NADH), która zawiera w swojej
strukturze miedź.
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Rys. 15.2. Widma absorpcyjne w zakresie NIR oksy-, deoksyhemoglobiny
i bakteriochlorofili pochodzących z bakterii fotosyntetycznych Chloroflexus i Rubrivivax

Jak już zostało wcześniej powiedziane, pierwotnym procesem fotofizycznym jest ab-
sorpcja promieniowania i przejście cząsteczki w stan wzbudzony. Energia fotonów
promieniowania NIR w zakresie 700–2000 nm wynosi 171–60 kJ/mol. Dostarczenie do
cząsteczki takiej energii może jedynie wzbudzić niskoenergetyczne przejścia elektrono-
we. W tabeli 1 zaznaczono literą „e” przejścia elektronowe. Jak widać, tylko hemoglo-
bina, chlorofile czy białka zawierające atomy miedzi mogą po absorpcji energii w zakre-
sie bliskiej podczerwieni przejść we wzbudzony stan elektronowy. W przypadku
pozostałych związków energia NIR jest za mała. W takim razie, jakiego rodzaju wzbu-
dzenia wywołuje ten zakres promieniowania? Cząsteczka w podstawowym stanie elek-
tronowym, dzięki absorpcji odpowiedniej energii, może przejść w wyższe stany oscyla-
cyjne (absorpcja w podczerwieni) lub rotacyjne (absorpcja promieniowania
mikrofalowego). Oscylacje cząsteczek polegają na zmianie długości wiązań – drgania
rozciągające lub kątów pomiędzy wiązaniami. Szczególnie ważne w omawianym

Rys. 15.3. Energia drgań cząsteczki opisywana funkcją Morsa
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przypadku są drgania rozciągające. Energia drgającej cząsteczki zależy od odległości
pomiędzy atomami. Zależność ta jest opisana w przybliżeniu funkcją paraboliczną.
W przypadku wiązań rozciągających funkcja opisująca drgającą cząsteczkę nie jest już
parabolą, a funkcją Morsa (patrz rys. 15.3).

Na wykresie zaznaczone są poziomy oscylacyjne. Liczbie kwantowej oscylacji
ν = 0 odpowiada poziom podstawowy. Przejście na pierwszy poziom wzbudzony oscy-
lacji ν = 1 zachodzi po absorpcji promieniowania IR długofalowego. Gdy drgania opi-
sywane są funkcją Morsa, oznacza to, że są silnie anharmoniczne. Taki kształt funkcji
opisującej drgania cząsteczki, mówi o tym, że dozwolone jest przejście 0→2 – nazywa-
ne pierwszym nadtonem, 0→3 – drugim nadtonem. Energia tych przejść odpowiada
energii promieniowania MIR i NIR. Poziomy oscylacyjne o większych liczbach kwan-
towych, zmniejszają swoją energię i dla odpowiednio dużych liczb kwantowych tworzy
się kontinuum. Wielkość energii oznaczona symbolem D0 jest energią dysocjacji czą-
steczki. Jak wynika z przedstawionych rozważań, absorpcja energii z zakresu NIR
wzbudza tylko nadtony drgań, przede wszystkim rozciągających, co w konsekwencji
może doprowadzić do dysocjacji cząsteczki. Ze względu na fakt, że energia wiązań wo-
dorowych (w białkach nawet dochodzi do –125,5 kJ/mol) jest porównywalna z energią
promieniowania NIR, efektem działania tego promieniowania może być modyfikacja
wiązań wodorowych, w tym również warstw hydratacyjnych.

15.1.3.  Efekty wywołane przez promieniowanie NIR

Rysunek 15.4 przedstawia głębokość wnikania promieniowania elektromagnetycz-
nego w głąb skóry. Ten przykład jest ilustracją zachowania się większości materiałów
biologicznych zawierających w swojej strukturze dużą ilość wody oraz naturalnych
barwników, takich jak hemoglobina.
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Rys. 15.4. Głębokość penetracji fal elektromagnetycznych w głąb skóry
od zakresu UV po bliską podczerwień [3]
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Istotny jest zakres dużej przepuszczalności skóry pomiędzy 600 a 1200 nm. Obszar
spektralny w zakresie ok. 600–1300 nm to tzw. „okno terapeutyczne”, gdzie obser-
wuje się najgłębszą penetrację promieniowania elektromagnetycznego w struktury
biologiczne.

15.2.  Fotochemiczne działanie NIR na proste cząsteczki

15.2.1.  Wpływ promieniowania NIR na wodę

Jedną z najsilniej absorbujących cząsteczek w zakresie NIR jest cząsteczka wody.
W tabeli 1 podane są pasma absorpcji wody występujące w tym zakresie. W latach 80
ubiegłego wieku zostały przeprowadzone badania nad procesami zachodzącymi po
wzbudzeniu cząsteczek wody promieniowaniem NIR o długościach fali odpowiadają-
cych pasmom absorpcji w bliskiej podczerwieni. Badania te wykazały, że absorpcja
promieniowania NIR przez wodę może powodować modyfikację jej struktury. Wzbu-
dzając nadtony drgań rozciągających grup O-H dla wody za pomocą pojedynczych
fotonów, zwiększa się jej dysocjację. W procesie tym powstają jony hydroniowe
i wodorotlenkowe.

H2O ↔ H3O+ + OH–. (1)

Wydajność kwantowa tej reakcji jest niewielka i wynosi mniej niż 0,01%. Taka
mała wydajność świadczy o zachodzących bardzo szybko dwóch procesach: zderze-
nia międzycząsteczkowe, powodujące ich szybką dezaktywację oraz rekombinacja
utworzonych par jonowych. Czas rekombinacji w temperaturze bliskiej 0 °C wynosi
233 µs, a w temperaturze 30 °C skraca się do 33 µs. Badania te wykazały także, że
fotochemiczny efekt wywołują tylko te cząsteczki wody, które tworzą wiązania wo-
dorowe. Obecność substancji rozpuszczonych nie zmienia procesu dysocjacji wody;
natomiast zmienia silnie czas relaksacji. Wzbudzenia elektronowe cząsteczek powo-
dują zmianę w rozkładzie ładunku, a co za tym idzie wpływają na ich reaktywność.
Natomiast absorpcja promieniowania NIR i wzbudzenia oscylacyjne mogą prowa-
dzić do rozpadu wiązań wodorowych oraz wzrostu stężenia jonów hydroniowych
i wodorotlenowych. W konsekwencji prowadzi to do protonacji rozpuszczonych
w wodzie cząsteczek, zmian ich geometrii, a zobojętnianie ładunku może prowadzić
do łączenia się ich w większe agregaty. Jeśli mamy do czynienia z agregatami two-
rzonymi przez system wiązań wodorowych po absorpcji promieniowania, może za-
chodzić ich rozpad.
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15.2.2.  Wpływ promieniowania NIR na cząsteczki biologiczne

Badania wykazały, że promieniowanie NIR silnie modyfikuje zarówno aminokwasy,
jak i białka. Aminokwasy posiadają dwie charakterystyczne grupy chemiczne: grupę
aminową i karboksylową. W zależności od stężenia jonów wodorowych w środowisku
otaczającym, te cząsteczki stają się kationami, jonami obojnaczymi lub anionami. Kationy
tworzą się, gdy stężenie jonów wodorowych jest wysokie (niskie pH). W środowisku
obojętnym (blisko pH = 7) aminokwas jest jonem obojnaczym i wreszcie przy bardzo
niskich stężeniach jonów wodorowych (pH = 9–10) staje się anionem. W środowisku
wodnym aminokwas nie występuje jako obojętna cząsteczka. Jak się okazało, po zadziała-
niu promieniowania NIR na aminokwasy czy białka, obserwuje się obecność obojętnych
elektrycznie cząsteczek. Brak ładunku powoduje agregację tych cząsteczek. Tworzące
się agregaty są bardzo trwałe i nie ulegają rozpadowi nawet w stosunkowo wysokich
temperaturach. Mechanizm działania NIR nie jest prosty. Modelowanie molekularne
wykazało, że tworzenie obojętnych cząsteczek związane jest z przepływem protonu od
naładowanej dodatnio grupy aminowej (NH3

+) do ujemnie naładowanej grupy karbo-
ksylowej. W efekcie powstaje obojętna elektrycznie cząsteczka. Aby jednak ten proces
miał miejsce, sama cząsteczka aminokwasu musi osiągnąć sprzyjającą temu procesowi
geometrię. To właśnie zmiana geometrii cząsteczki zachodzi pod wpływem promienio-
wania NIR jako bezpośredni efekt absorpcji fotonu [4, 5].

Rys. 15.5. Przykłady obrazu mikroskopowego liposomów wielowarstwowych, naładowanych ujemnie:
a – liposomy nienaświetlone, b – po ekspozycji na promieniowanie NIR.

Biała skala na zdjęciu ma długość 55 μm

Białka reagują nieco odmiennie. Tutaj absorberami promieniowania są przede
wszystkim struktury wody związanej z powierzchnią białka. Woda tworzy z po-
wierzchnią białka wiązania wodorowe, formując pierwszą, drugą i trzecią warstwę
hydratacyjną. Białko pozbawione warstwy hydratacyjnej traci swoje właściwości.
Usunięcie struktur wody z powierzchni makrocząsteczki powoduje denaturację białka.
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Wiązania wodorowe tworzące te struktury są tworami bardzo dynamicznymi. Nie ma
mowy, aby te wiązania rozpadły się całkowicie. Zmienia się tylko ich czas życia.
W konsekwencji polarne grupy funkcyjne, uzyskując swobodę, mogą zmieniać silnie
swoją geometrię i tworzyć pary jonowe lub ulegać protonacji. W końcowym efekcie
białko może całkowicie zmienić swoją strukturę aż do tworzenia, podobnie jak
w przypadku aminokwasów, dużych agregatów. Zdjęcia mikroskopowe (mikroskop
optyczny) liposomów ilustrują efekty obserwowane w białkach (patrz rys. 15.5).

Na rysunku 15.5 widać wyraźne granice dużych wielowarstwowych liposomów.
Posiadają one ładunek ujemny, ponieważ na powierzchni znajdują się cząsteczki zdy-
socjowanego kwasu palmitynowego i dlatego bardzo słabo agregują. Po ekspozycji na
promieniowanie NIR, ładunek został zobojętniony, a liposomy łatwo tworzą bardzo
wielkie agregaty [2]. Tak samo zachowują się cząsteczki DNA rozpuszczone w bufo-
rze MOPS (kwas 3-N-morfolinopropanosulfonowy), co ilustruje rys. 15.6.

Rys. 15.6. Działanie promieniowania NIR na DNA uzyskane ze spermy śledzia.
Zależność rozmiarów agregatów (wartości średnie) od czasu ekspozycji na promieniowanie NIR.

Średnia zawartość par zasad wynosi 700

Po rozpuszczeniu w buforowanym roztworze wodnym początkowo obserwuje się
ogromne agregaty o największej średnicy ok. 3000 nm. Wraz ze wzrostem czasu na-
świetlania wielkość agregatów praktycznie jest stała, a rozkład wielkości prawie jed-
nolity. Najmniejsze agregaty uzyskuje się po 20-minutowej ekspozycji (średnica agre-
gatów wynosi 50 nm). Struktura pojedynczej cząsteczki DNA także ulega modyfikacji
po naświetleniu promieniowaniem NIR. Analiza spektrofotometryczna wykazała
znaczne zmiany w strukturze wody, podobnie jak w białkach.

Badania spektrofotometryczne jednoznacznie wykazały, że we wszystkich przy-
padkach przyczyną zmian strukturalnych indukowanych promieniowaniem NIR jest
zawsze absorpcja promieniowania przez wodę, następnie zmiana jej struktury, co po-
ciąga za sobą zmiany strukturalne zachodzące w obrębie rozpuszczonej w wodzie
cząsteczki. Na rysunku 15.7A i B zestawione jest widmo absorpcyjne wody w bliskiej
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podczerwieni i widmo akcji promieniowania NIR na aminokwas glicynę. Pokazano
natężenie widmowe drgań grupy NH3

+ w zależności od długości fali. Obydwa wykresy
mają podobny charakter, potwierdzając proponowany mechanizm.
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Rys. 15.7. Porównanie widma absorpcyjnego wody w stanie ciekłym (A) oraz widma
akcji promieniowania NIR na aminokwas glicynę (B). a – absorbancja, I – względny wzrost absorbancji,
który jest efektem działania promieniowania NIR na glicynę liczony względem próbki nienaświetlanej.
Długości fal wywołujące największą efektywność działania NIR pokrywa się z widmem absorpcyjnym

wody – zaznaczono je na rysunku strzałkami

15.2.3.  Wpływ promieniowania NIR na tkanki

Promieniowanie o długości fal w zakresie 600–1200 nm jest absorbowane głównie
przez takie składniki tkankowe, jak: woda, glukoza, hemoglobina, melanina, lipidy,
aminokwasy, białka, kwasy nukleinowe. Stąd widać wyraźnie, że fotochemiczne działa-
nie promieniowania NIR można rozpatrywać zarówno w odniesieniu do roślin, jak
i świata zwierzęcego. Pierwszorzędną rolę odgrywają dwa barwniki strukturalnie zbli-
żone do siebie, a różniące się atomem centralnym koordynowanym przez pierścień
porfirynowy. Chodzi tu o cząsteczki chlorofilu i hemoglobiny. W chlorofilu występuje
magnez; natomiast w hemoglobinie żelazo dwuwartościowe lub w methemoglobinie
– żelazo trójwartościowe. Zarówno hemoglobina, jak i chlorofil pochodzenia bakte-
ryjnego, posiadają pasma absorpcji w NIR. W tym rozdziale zajmiemy się jednak
tylko medycznym aspektem promieniowania NIR.

Promieniowanie NIR jest wykorzystywane zarówno w terapii, jak i diagnostyce
medycznej. Początkowo sądzono, że energia promieniowania z tego zakresu nie może
wywoływać efektów fotochemicznych, a obserwowane działanie terapeutyczne zwią-
zane jest tylko z efektami cieplnymi. Rozwój badań i coraz większa baza danych po-
twierdza, że jednak mamy tutaj do czynienia ze zjawiskami fotochemicznymi, chociaż
pierwotne procesy fotofizyczne i fotochemiczne nie są w pełni wyjaśnione. Promie-
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niowanie z zakresu IR posiada działanie przeciwbólowe i przeciwzapalne, przyspiesza
gojenie się ran i procesów zapalnych, opóźnia procesy starzenia się skóry i wzmacnia
układ odpornościowy. Przykładem tego działania jest ochronne działanie promienio-
wania o długości fali 670 nm (dioda laserowa) po radioterapii w procedurze medycz-
nej przeszczepiania szpiku kostnego u dzieci (patrz rys. 15.8).

Rys. 15.8. Redukcja częstotliwości występowania Mucositis u dzieci podczas terapii przeszczepu
szpiku kostnego. Pierwsza kolumna odpowiada częstotliwości występowania tej choroby u pacjentów

nienaświetlanych NIR. Następne kolumny wskazują na obniżenie ilości przypadków
w czterech stanach zaawansowania choroby: lekkim, średnim i ciężkim. We wszystkich przypadkach

widać ochronne działanie tego promieniowania [6]

Na skutek chemioterapii lub naświetlań promieniowaniem X obserwuje się powi-
kłania w postaci ciężkiego uszkodzenia błony śluzowej jamy ustnej i przewodu po-
karmowego (Mucositis). Badania wykazały, że po zastosowaniu naświetlania zmienia
się skład śliny: maleje stężenie i aktywność mieloperoksydazy, ślinowej peroksydazy
i immunoglobuliny A, co oznacza zmniejszoną odporność na stany zapalne [6].

Długości fali w zakresie NIR modyfikują działanie enzymów transportu przez bło-
ny, a w tym działanie kanałów w błonach biologicznych, wzrost komórek, komunikacji
komórek i systemu obronnego. Opisywana aktywność światła związana jest z modyfi-
kacjami na poziomie genów zawiadujących tymi funkcjami komórki. Na podstawie
tego typu doświadczeń została sformułowana hipoteza robocza przyjmująca, że za
obserwowane efekty odpowiedzialna jest zmiana potencjałów oksydacyjno-reduk-
cyjnych w cyklu oddechowym poprzez fotoaktywację cytochromu c. Absorpcja foto-
nów przez komponenty cyklu oddechowego powoduje jego krótkotrwała aktywację
oraz indukuje proces utleniania NADH, który prowadzi do zmian w potencjale oksy-
dacyjno-redukcyjnym po obu stronach wewnętrznej błony mitochondrium. Aktywacja
cyklu transportu elektronów objawia się w rezultacie wzrostem siły napędowej proto-
nu (ΔμH

+), potencjału elektrycznego błony mitochondrialnej (Δψ), ilości ATP oraz
zmianą pH cytoplazmy. Jest to jednak tylko hipoteza.
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Działanie promieniowania NIR badane jest in vivo lub in vitro. In vitro badane są ho-
dowle tkankowe, komórkowe lub wyizolowane komórki takie jak krew, leukocyty czy
trombocyty. In vivo światło jest dozowane poprzez skórę albo poprzez światłowód wpro-
wadzany bezpośrednio do naczyń krwionośnych. Z tego też względu istotnym zagadnie-
niem jest określenie obszaru widmowego, jaki jest absorbowany przez skórę i co wydaje
się najważniejsze, jak reagują składniki morfotyczne krwi na ten zakres promieniowania.

Po ekspozycji na NIR obserwuje się zmiany w erytrocytach, płytkach i leukocy-
tach. Bada się takie parametry, jak zdolność do agregacji, lepkość, odkształcalność,
aktywność w przypadku leukocytów i płytek oraz efektywność w przenoszeniu tlenu.
Działanie NIR ściśle zależne jest od dawki. Dobierając najefektywniejszą dawkę, ob-
serwuje się zmniejszenie lepkości krwi, co związane jest przede wszystkim z rozpa-
dem rulonów i ich trójwymiarowej struktury. Rysunek 15.9 pokazuje taką strukturę.

Rys. 15.9. Tworzenie rulonów przez komórki erytrocytów ludzkich

Po ekspozycji na NIR część oksyhemoglobiny przechodzi w formę deoksy-, co de-
cyduje o szybszym transporcie tlenu do tkanek. NIR jest także czynnikiem chronią-
cym komórki krwi przed stresem oksydacyjnym.

Rysunek 15.10 schematycznie pokazuje stosowane w praktyce działanie terapeu-
tyczne światła w medycynie, a w szczególności w procesie rehabilitacji po urazach.

Rys. 15.10. Działanie rehabilitacyjne promieniowania NIR. Wyszczególnione są tkanki
szczególnie podatne na działanie terapeutyczne tego zakresu promieniowania [7]
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16.1.  Wstęp

Na efekt oddziaływania promieniowania laserowego z tkankami wpływ mają za-
równo właściwości tkanki (np. współczynniki absorpcji, rozpraszania i anizotropii
rozpraszania), jak i parametry promieniowania laserowego (np. długość fali, energia
promieniowania, czas trwania impulsu laserowego). W zastosowaniach terapeutycz-
nych wykorzystywane są różnego rodzaju oddziaływania światła z tkanką. Przykła-
dowo odpowiednie dobranie parametrów promieniowania lasera Nd:YAG pozwala na

IV. Zastosowania terapeutyczne
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wywołanie za jego pomocą efektów fototermicznych, fotochemicznych lub fotojoni-
zacyjnych. Poniżej przedstawiono niektóre przykłady wykorzystania laserów w medy-
cynie (patrz tab. 2 na końcu rozdziału). Zastosowanie laserów w leczeniu ma podobnie
długą historię, jak sam laser. We współczesnej medycynie lasery stosowane są dość
często. Nie sposób wymienić wszystkie zabiegi laserowe. Niniejszy rozdział omawia
wybrane przykładowe zastosowania.

16.2.  Zastosowania laserów wysokoenergetycznych

16.2.1.  Lasery w chirurgii

W chirurgii laserowej najczęściej wykorzystuje się procesy fototermiczne (koagu-
lacja, odparowanie tkanki) lub fotoablację [1, 2]. Wzrost temperatury tkanki spowo-
dowany jest zaabsorbowaniem przez nią promieniowania laserowego. Kiedy tempe-
ratura przekracza 60 °C, dochodzi do koagulacji, tym samym do destrukcji tkanki.
W ten sposób można dokonać zniszczenia zmian patologicznych, przy czym na obrze-
żach naświetlanego obszaru dochodzi do zasklepienia włosowatych naczyń krwiono-
śnych. Ponieważ brak bezpośredniego kontaktu narzędzia z tkanką, metoda ta jest cał-
kowicie sterylna. Ponadto krwawienie jest natychmiast tamowane, a niebezpieczeństwo
rozsiewu komórek nowotworowych jest znacząco zredukowane [1]. Kolejną zaletą jest
czyste pole widzenia, gdyż nie zasłania go żaden instrument [3]. Do koagulacji tkanek
w chirurgii ogólnej najczęściej wykorzystuje się lasery pracujące w podczerwieni: laser
CO2 (λ = 10,6 μm) oraz dwie linie lasera Nd:YAG: λ = 1064 nm oraz λ = 1320 nm. Jako
wskaźnik stosuje się lasery pomocnicze, generujące promieniowanie widzialne o ma-
łej mocy (kilku mW). Zwykle są to lasery He-Ne (λ = 632,8 nm) [4] lub półprzewod-
nikowe (λ = 635 nm).

Jeżeli naświetlany obszar osiągnie temperaturę umożliwiającą przemianę wody
zawartej w tkance w parę wodną, to odparowywana woda zabiera ze sobą mikrosko-
pijne fragmenty tkanek [2, 5]. Na powierzchni, na którą działa zogniskowana wiązka
laserowa, tworzy się krater otoczony strefą martwicy. Metodę tę stosuje się do cięcia
tkanek przy pomocy tzw. lancetu laserowego. Jako lancet najczęściej wykorzystuje się
laser CO2. Promieniowanie tego lasera jest silnie absorbowane przez wodę, co skut-
kuje niewielką głębokością penetracji promieniowania (do ok. 0,2 mm) i znacznie
zwiększa precyzję cięć [1]. Dlatego też lancet CO2 wykorzystuje się w mikrochirurgii
i neurologii. Niestety dużym utrudnieniem jest fakt, iż promieniowanie tego lasera do
miejsca zabiegu doprowadzane jest za pomocą sztywnego przegubowego ramienia,
tzw. pantografu, zawierającego elementy optyczne [3, 4].

Wciąż jednak poszukuje się falowodów zdolnych transmitować przy małym tłu-
mieniu promieniowanie o długości fali λ = 10,6 μm. W tym celu można wykorzystać
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tzw. hollow fibers, które są cienkimi pustymi w środku rurkami o powierzchni we-
wnętrznej pokrytej warstwą odbijającą (np. metaliczną, półprzewodnikową lub struk-
turą wielowarstwową o wysokim współczynniku odbicia) [6]. Takie rozwiązanie po-
zwala na lepszą manipulację sondą zabiegową oraz umożliwia sprzęganie laserów
CO2 z aparaturą endoskopową.

Innym rozwiązaniem są światłowody wykonane z halogenków srebra [7, 8]. Świa-
tłowody takie wykonane są z różnych związków, np. AgCl, AgBr lub ich modyfikacji.
Tego typu włókna badane były m.in. na Uniwersytecie w Tel Awiwie w Grupie profe-
sora Abrahama Katzira [9] (patrz rys. 16.1). Światłowody takie są oferowane także
przez firmę Ceramoptec [10].

Rys. 16.1. Włókna światłowodowe wykonane z AgClBr [9]

W przypadku lasera Nd:YAG głębokość penetracji wiązki jest zbyt duża (ok. 4 mm),
by wykorzystać go jako lancet [1, 4]. Jednak laser ten doskonale nadaje się do koagu-
lacji. Jego promieniowanie odznacza się też dobrym działaniem hemostatycznym,
dlatego często wykorzystywany jest do tamowania krwawienia. Dzięki temu możliwe
są dziś laserowe zabiegi na tak mocno ukrwionych narządach, jak mózg czy wątroba.
Ponadto długość fali 1064 nm jest dobrze transmitowana przez światłowody kwar-
cowe, co w połączeniu z aparaturą endoskopową umożliwia dostarczenie promie-
niowania do narządów rurowych. Dzięki powyższym zaletom laser Nd:YAG znalazł
także zastosowanie jako źródło światła w interstycjalnej termoterapii laserowej LITT
(ang. Laser-Induced Interstitial Thermotherapy) [5, 11].

LITT jest metodą leczenia wewnątrznarządowych zmian patologicznych, najczę-
ściej nowotworowych. Polega ona na umieszczeniu wewnątrz tkanki, która ma być
zniszczona, światłowodu zakończonego specjalnym aplikatorem [11]. Następnie świa-
tłowodem doprowadza się promieniowanie lasera Nd:YAG (1064 nm) lub lasera pół-
przewodnikowego (z zakresu 800–980 nm). Tkanka, absorbując promieniowanie, na-
grzewa się i po osiągnięciu temperatury około 60 °C zostaje skoagulowana. Ponieważ
koagulują również naczynia krwionośne, niebezpieczeństwo krwotoku na przykład
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z silnie unaczynionego guza jest znacznie mniejsze niż w przypadku tradycyjnych
metod chirurgicznych. Ponadto, dzięki wykorzystaniu światłowodów, ta metoda tera-
pii wymaga jedynie minimalnego nacięcia powłok ciała. Kształt i wielkość obszaru
koagulacji zależy m.in. od kształtu aplikatora i dostarczonej energii (patrz rys. 16.2).

Rys. 16.2. Schematyczne przedstawienie idei terapii interstycjalnej (po lewej).
Po prawej: aplikator światłowodowy skonstruowany w Grupie Bio-Optyki (u góry po lewej)

i aplikator w tkance wątroby. Po prawej na dole: obszar skoagulowanej tkanki
laserem półprzewodnikowych, 980 nm, czas ekspozycji 5 min, moc wyjściowa 14 W

Lasery Nd:YAG stosowane są też do kontaktowej koagulacji tkanki za pomocą
rozgrzanego końca światłowodu lub też specjalnej końcówki zakładanej na wyjściu
światłowodu [4]. Przy zabiegach endoskopowych, kiedy wymagane jest zastosowanie
większych mocy promieniowania, na końce światłowodów nakładane są końcówki
termiczne lub szafirowe. Końcówki termiczne oraz małe końcówki szafirowe znalazły
zastosowanie w rekanalizacji naczyń krwionośnych. Natomiast większe końcówki
szafirowe świetnie sprawdzają się jako lancet chirurgiczny. Utrzymują bardzo wysoką
temperaturę (do ok. 2000 °C), przez co są doskonale sterylne. Końcówki takie chło-
dzone są wodą, która wypełnia przestrzeń pomiędzy zakończeniem włókna a szafiro-
wą końcówką. Układy takie często mają też wbudowany czujnik temperatury, który
jest równocześnie aktuatorem, czyli po osiągnięciu wymaganej temperatury, na zasa-
dzie feed back, laser zostaje wyłączony [12].

Wywołane wiązką laserową podwyższenie temperatury może również posłużyć do
zgrzewania fragmentów miękkich tkanek; np. do spawania naczyń krwionośnych lub
włókien nerwowych [13]. Główną korzyścią zespajania struktur biologicznych techni-
ką laserową jest brak konieczności wprowadzania ciał obcych np. nici. Ponadto szew
pooperacyjny jest szczelny i gładszy niż w przypadku tradycyjnego zszywania. Pa-
miętać należy, że spawanie laserowe zachodzi przy energiach niższych niż te, które
prowadzą do odparowania czy zwęglenia tkanki. Temperatura osiągana w tkance nie
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powoduje jej zniszczenia. Dlatego bardzo ważne jest monitorowanie temperatury pod-
czas zabiegu i wyłączanie lasera w momencie, gdy temperatura zaczyna rosnąć.

Do laserowego łączenia włókien nerwowych stosuje się impulsy lasera CO2 trwa-
jące nie dłużej niż 100 ms [14]. Krótki czas trwania impulsu zapobiega powstawaniu
uszkodzeń termicznych. Laser argonowy Ar+ również znalazł zastosowanie w spawa-
niu włókien nerwowych. Promieniowanie tego lasera (np. λ = 488 nm lub λ = 514 nm)
jest silnie pochłaniane przez chromofory występujące w tkankach ludzkich, przede
wszystkim hemoglobinę, mioglobinę i melaninę. Do przywracania ciągłości włókien
nerwowych wykorzystuje się także lasery Nd:YAG i lasery diodowe np. o długości
fali λ = 980 nm [15]. Spajanie włókna nerwowego za pomocą lasera może odbywać się
w dwojaki sposób: przez bezpośrednie spawanie epineurium (najbardziej zewnętrznej
warstwy pochewki nerwu zawierającej kolagen typu I i liczne fibroblasty) lub poprzez
koagulację komórek krwi lub albuminy użytej jako spoiwo (patrz rys. 16.3).

Trzeba dodać, że w literaturze fachowej w języku angielskim używane są dwa
terminy: spawanie tkanek (ang. tissue welding) i lutowanie tkanek (ang. tissue sol-
dering). Mówiąc o spawaniu mamy najczęściej na myśli łączenie tkanek za pomocą
promieniowania laserowego, podczas gdy w lutowaniu tkanek używa się spoiwa, naj-
częściej w postaci albuminy. Lutowanie tkanek może znaleźć zastosowanie w chirur-
gii dróg oddechowych [16], w chirurgii plastycznej czy też może zastąpić klasyczne
szwy w tkankach skóry [9]. Duży wkład w tę dziedzinę zastosowania laserów w bio-
medycynie wniosła również grupa profesora Abrahama Katzira [17, 18].

Rys. 16.3. Idea laserowego lutowania przeciętej skóry (przez grzeczność prof. A. Katzira)

Promieniowanie
podczerwone

emitowane z tkanki
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W przypadku laserowego łączenia naczyń krwionośnych zastosowanie znalazły la-
sery: Ar+, CO2 i Nd:YAG. Wszystkie te lasery można z sukcesem wykorzystać
do spajania małych naczyń krwionośnych, jednak spawanie większych żył i tętniczek
(o średnicy od 3 do 8 mm) udaje się tylko z wykorzystaniem lasera argonowego [19].

Kolejnym ciekawym przykładem zastosowania laserów w medycynie jest lito-
trypsja laserowa [1, 5], czyli rozbijanie kamieni nerkowych lub kamieni żółciowych.
Na skutek działania bardzo krótkich impulsów laserowych (10–13–10–7 s) o dużej
gęstości mocy (ponad 108 W/cm2) wytwarza się silne pole elektryczne, które powo-
duje jonizację tkanki [2, 3]. Prowadzi to do powstania obszarów mikroplazmy, która
rozszerza się z prędkością ok. 4 km/s, powodując powstanie uderzeniowej fali aku-
stycznej. Lokalne zmiany ciśnienia, wywołane przez rozchodzącą się falę, skutkują
powstaniem pęcherzyków kawitacyjnych, które zapadają się po zakończeniu impul-
su laserowego. Implozja pęcherzyków wywołuje powstanie kolejnych fal uderze-
niowych.

Wytworzone za pomocą impulsów laserowych fale mechaniczne wykorzystuje się
do rozbijania złogów nerkowych i żółciowych. Promieniowanie do miejsca zabiegu
doprowadza się światłowodem. Promieniowanie laserowe w efekcie prowadzi do roz-
kruszenia kamieni na drobne kawałki, które w przypadku złogów nerkowych mogą
być usunięte wraz z moczem. Do litotrypsji najczęściej stosowane są mikrosekundowe
impulsy lasera Nd:YAG (λ = 1064 nm) o energii ok. 30 mJ [1]. Do rozkruszania ka-
mieni stosuje się także laser aleksandrytowy (λ = 750 nm), którego promieniowanie
jest w mniejszym stopniu pochłaniane przez wodę znajdującą się w układzie moczo-
wym [4]. Innym laserem, który ma zastosowanie w litotrypsji jest laser Ho:YAG
o długości fali 2,1 μm, który jest często stosowany także w innych zabiegach chirurgii
laserowej. Laser ten umożliwia dostarczenie do tkanki mocy około 15 W. Impuls trwa
350 μs, a energia impulsu wynosi 1,5 J [20]. Częstotliwość impulsów jest regulowana
w zakresie 5–12 Hz. Wiązka prowadzona jest światłowodem, który musi dotykać po-
wierzchni konkrementy, poddawanego litotrypsji.

W chirurgii laserowej wykorzystuje się też fotoablację za pomocą promieniowania
ultrafioletowego [2, 5]. Energia, jaką niesie ze sobą pojedynczy foton takiego promie-
niowania wystarcza, by rozerwać wiązania międzycząsteczkowe. W przypadku lasera
ArF (λ = 193 nm) zaabsorbowany przez tkankę foton ma energię 6,4 eV, co przekra-
cza energię wiązań chemicznych większości związków organicznych (2–6 eV). Pod
wpływem promieniowania następuje gwałtowne rozerwanie wiązań i wyrzut pewnej
części tkanki w postaci pojedynczych cząstek (lub nawet całych fragmentów), co pro-
wadzi do powstania krateru. Grubość warstwy usuwanej pojedynczym impulsem mo-
że być mniejsza niż ułamki mikrometrów, co pozwala osiągnąć niebywałą precyzję
zabiegu. Natomiast szybkość usuwania tkanki jest w przedziale 10–100 μm/s, przy
długości trwania impulsu wynoszącej kilka nanosekund. Zatem proces fotoablacji
cechuje się brakiem produktów ubocznych (usunięcie tkanki jest całkowite) oraz mi-
nimalną strefą uszkodzeń termicznych. Najczęściej fotoablację wykorzystuje się
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w oftalmologii do chirurgii refrakcyjnej rogówki i w dermatologii do usuwania
zmarszczek (ang. skin resurfacing).

Laserami wykorzystywanymi w fotoablacji są lasery ekscymerowe. Dzięki roz-
wojowi fotoniki opracowano metodę wytwarzania włókien optycznych o rdzeniu
z ultraczystego syntetycznego silikonu, które transmitują promieniowanie z zakresu
180–1200 nm [21]. Wykorzystanie światłowodów do doprowadzania promieniowania
UV do trudnodostępnych miejsc w ciele pacjenta znacznie zwiększyło możliwości
stosowania laserów ekscymerowych. Przykłady konkretnych zastosowań laserów eks-
cymerowych podano w dalszych częściach rozdziału.

16.2.2.  Lasery w angioplastyce

Miażdżyca jest chorobą tętnic, polegającą na powstaniu w ich błonie wewnętrznej
i środkowej zmian, prowadzących do zmniejszenia elastyczności ścian i zwężających
światło naczyń. Zwężenie światła naczynia jest związane z pojawianiem się blaszek
miażdżycowych. Upośledzony przepływ krwi może spowodować powstawanie w na-
czyniach zakrzepów.

Oprócz wspomnianego w poprzednim podrozdziale spawania naczyń krwionośnych,
lasery w angioplastyce stosuje się do usuwania blaszek miażdżycowych i udrażniania
naczyń (patrz rys. 16.4). Naczynia można udrożnić np. za pomocą włókna optycznego
z odpowiednią końcówką, podłączonego do lasera Nd:YAG. Wykorzystanie natomiast
laserów ekscymerowych do udrażniania naczyń krwionośnych znacznie zmniejsza
ryzyko wystąpienia uszkodzeń termicznych [3, 22]. Najczęściej stosowanym laserem
jest laser ksenonowo-chlorowy XeCl (λ = 308 nm). Ponieważ jego promieniowanie
jest silnie absorbowane przez proteiny, może on również zostać wykorzystany do fo-
toablacji zakrzepów, czyli do trombolizy laserowej [23]. Należy jednak pamiętać, że
promieniowanie UV może wywoływać mutację DNA. Ponadto, poniżej progu ablacji,
światło UV może wywoływać niepożądane efekty fotochemiczne [1, 3].

Rys. 16.4. Schemat zastosowania laseroterapii w udrażnianiu naczyń. Światło z lasera prowadzone jest
światłowodem do miejsca w naczyniu, gdzie występuje zwężenie z powodu blaszki miażdżycowej

Lasery Ho:YAG również wykorzystuje się do udrażniania naczyń ze względu na
silne pochłanianie promieniowania o długości fali 2,1 µm przez wodę [23]. W celu
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minimalizacji efektów cieplnych towarzyszących usuwaniu tkanki, wykorzystuje się
impulsy o czasie trwania 250 µs i energii 250–600 mJ.

W przypadku trombolizy laserowej zastosowanie znalazły również lasery barwni-
kowe [24]. Ich działanie w naczyniach polega na podgrzaniu promieniowaniem lase-
rowym aż do momentu waporyzacji i utworzenia pęcherzyka. Następnie pęcherzyk
pęka, niszcząc jednocześnie zakrzep. Jeżeli promieniowanie pada bezpośrednio na
zakrzep, również dochodzi to jego destrukcji. Przykładem może być laser barwnikowy
emitujący promieniowanie impulsowe o długości fali 577 nm o czasie trwania impulsu
1 µs i energii impulsu 30–70 mJ.

Oprócz laserów wysokoenergetycznych w kardiologii wykorzystuje się też pro-
mieniowanie niskoenergetyczne do wewnątrznaczyniowej laseroterapii. Laserotera-
pia w kardiologii jest więc wykorzystywana nie tylko do udrażniania naczyń, ale
także do leczenia np. pacjentów po wszczepieniu stentów. Zabiegi takie wykonuje się
głównie laserami emitującymi promieniowanie w bliskiej podczerwieni lub światło
czerwone. Okazuje się, że takie naświetlanie u pacjentów, którym wszczepiono stenty
naczyniowe, zapobiega powstaniu restenozy, czyli ponownemu zwężeniu naczynia
w miejscu stentowania [25].

16.2.3.  Lasery w ortopedii

W celu wydłużenia kończyn w ortopedii stosuje się osteotomię – zabieg chirur-
giczny polegający na przecięciu kości. Następnie odłamy kości łączy się ze sobą za
pomocą specjalnych urządzeń, które służą wyciąganiu tworzącej się kostniny. Zazwy-
czaj osteotomia wykonywana jest za pomocą specjalnych pił i wierteł [5]. Powoduje to
nie tylko uciążliwe mechaniczne wibracje, ale także może wywołać krwotoki. Zasto-
sowanie do tego celu laserów pozwala na uniknięcie tych efektów ubocznych. Lase-
rem najczęściej stosowanym w ortopedii jest laser Ho:YAG (λ = 2,1 µm) [26]. Jego
promieniowanie wykazuje dobre działanie hemostatyczne i jest silnie absorbowane
przez wodę, która stanowi do 20% zawartości kości. Ponadto długość fali λ = 2,1 µm
może być transmitowana torem światłowodowym, co umożliwia wykorzystanie lasera
Ho:YAG do przeprowadzenia zabiegów w wąskich obszarach przestrzeni stawowych
[4, 26].

Za pomocą lasera dokonuje się także dyscektomii – usunięcia części jądra miaż-
dżystego krążka międzykręgowego, co redukuje ucisk na struktury kanału kręgowego
i związany z tym silny ból [27, 28]. Podczas zabiegu w przestrzeń dyskową wprowa-
dza się światłowód doprowadzający promieniowanie lasera. Za pomocą promieniowa-
nia dokonuje się waporyzacji niewielkiej objętości centralnej części dysku. Jest to
minimalnie inwazyjna metoda leczenia; nie pozostawia blizn i nie wymaga ogólnego
znieczulenia ani hospitalizacji. Laserami dającymi najlepsze wyniki w zabiegach
przezskórnej laserowej dekompresji dysku PLDD (ang. Percutaneous Laser Disc De-
compression) są lasery Nd:YAG/KTP i Ho:YAG.
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Podjęto też próby laserowego lutowania kosteczek w aparacie słuchowym [29].
W ortopedii laser stosowane są również do leczenia tkanek śród- i okołostawowych,
w szczególności w połączeniu z artroskopią. Takie możliwości oferuje m.in. laser
VersaPulse PowerSuite Ho:YAG firmy Lumenis [30].

16.2.4.  Lasery w stomatologii

Lasery w stomatologii mogą być używane zarówno w diagnostyce, jak i w terapii.
Diagnostyce stomatologicznej poświęcony jest rozdział 14. Zastosowanie wybranych
metod optycznych w praktyce stomatologicznej. Jeśli chodzi o zastosowania terapeu-
tyczne, lasery stosowane są zarówno do opracowania tkanki twardej, jak i leczenia
chorób w jamie ustnej. Impulsami promieniowania laserów erbowych Er:YAG
(λ = 2,94 µm) lub Er, Cr:YSGG1 (λ = 2,8 µm) z powodzeniem można zastąpić wiertła
dentystyczne [27]. Długości fal generowane przez te lasery są silnie absorbowane
przez wodę będącą składnikiem szkliwa i zębiny, co pozwala na usuwanie tych tkanek
przy minimalnym efekcie cieplnym. Zaletą stosowania promieniowania laserowego do
usuwania zmian próchnicowych jest eliminacja wibracji i gwałtownych zmian tempe-
ratury, na które wrażliwe są nerwy zębowe, a także tkanka twarda [5]. Pomaga to bez
użycia środków farmakologicznych ograniczyć ból związany z zabiegiem.

W przypadku tkanek miękkich (np. dziąseł) często stosowany w stomatologii jest
laser Nd:YAG, którego promieniowanie o właściwościach hemostatycznych zapewnia
bezkrwawy zabieg i likwiduje konieczność szycia [3]. To z kolei redukuje ból i przy-
spiesza gojenie się ran. Natomiast promieniowanie lasera CO2 stosowane jest m.in. do
usuwania włókniaków, brodawczaków, a także w zabiegach przecinania wędzidełek,
pogłębienia przedsionka i korekcji przerośniętych dziąseł.

Lasery stosuje się także do wybielania zębów [27]. Lasery diodowe (λ = 810–980 nm)
i laser CO2 (λ = 10,6 μm) indukują wybielanie fototermalne, podczas gdy laser Ar+

(λ = 514,5 nm) lub KTP (λ = 532 nm) stosowany jest do wybielania fotochemicznego.
Istnieje też szybka i dokładna metoda diagnozowania nawet wczesnych stadiów próch-

nicy zębów przy pomocy lasera [31]. Wykorzystuje się tu fluorescencję zdemineralizowa-
nych struktur zęba. Sonda emitująca promieniowanie impulsowe lasera diodowego o dłu-
gości fali λ = 655 nm jest przesuwana nad powierzchnią zęba. Światło lasera wzbudza
fluorescencję tym większą, im bardziej zaawansowana jest próchnica. Sygnał fluorescen-
cyjny jest zbierany i następnie przeliczany na wartości liczbowe odzwierciedlające sto-
pień demineralizacji. W taki właśnie sposób działa komercyjnie dostępne urządzenie
DIAGNOdent [32]. Pozwala ono nie tylko na wykrycie, ale i ocenę stopnia zaawansowania
próchnicy bez wykonywania zdjęć RTG czy naruszania powierzchni zęba zgłębnikiem.

__________
1 Er, Cr:YSGG – domieszkowany erbem i chromem granat skandowo-itrowo-aluminiowy (ang.

Erbium, Chromium doped Yttrium Scandium Gallium Garnet).
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16.2.5.  Lasery w okulistyce

W okulistyce wykorzystuje się ablację indukowaną plazmowo [2, 5]. Do jonizacji
tkanki dochodzi na skutek działania krótkich impulsów laserowych (do 100 ns) o du-
żej gęstości mocy (>108 W/cm2). Promieniowanie laserowe prowadzi do wytworzenia
plazmy, która dodatkowo silnie absorbuje padające promieniowanie. Efekt ten wyko-
rzystuje się do usuwania fragmentów struktur oka przy minimalnych zniszczeniach
termicznych. Przykładem zastosowania ablacji indukowanej plazmowo jest wykorzy-
stanie impulsów lasera Nd:YAG do wykonania otworu w tęczówce, dzięki czemu zo-
staje ułatwiony przepływ cieczy wodnistej pomiędzy tylną a przednią komorą [1, 3, 5].
W ten sposób można obniżyć podwyższone ciśnienie wewnątrzgałkowe w przypadku
jaskry. Zabieg ten nazwany jest irydotomią laserową. Innym przykładem jest zabieg
kapsulotomii tylnej z wykorzystaniem impulsowego lasera Nd:YAG [5]. Jest to zabieg
wykonywany w przypadkach zaćmy wtórnej, gdy dochodzi do zmętnienia tylnej to-
rebki soczewki po kilku latach od usunięcia zaćmy i wszczepienia sztucznej soczewki
wewnątrzgałkowej. W zabiegu kapsulotomi laserowej w zmętniałej torebce wykony-
wany jest centralnie mały otwór, dzięki czemu widzenie poprawia się natychmiast po
zabiegu.

Omówiony przy okazji litotrypsji efekt fotorozrywania wykorzystuje się również
do fragmentacji zmętniałej soczewki [5]. W tym przypadku stosuje się pikosekundowe
impulsy lasera Nd:YLF2 (λ = 1047 nm lub 1053 nm) o energii ok. 1 mJ. Zmieniając
położenie ogniska wiązki laserowej, chirurg może dokonać fragmentacji całej objęto-
ści soczewki bez uszkadzania torebki soczewkowej.

Za pomocą laserów Ar+ i KTP leczy się jaskrę z otwartym kątem [5]. Istniejący
w tej chorobie ograniczony drenaż cieczy wodnistej z komory przedniej do kanału
Schlemma można usprawnić, wykonując wiele delikatnych otworków w okolicy be-
leczkowania. Wzrost temperatury w naświetlanych obszarach powoduje lokalne ob-
kurczenie struktur beleczkowych, co ułatwia odpływ cieczy wodnistej i obniża nad-
mierne ciśnienie wewnątrzgałkowe. Zabieg ten nazywany jest trabekuloplastyką
laserową. Ważną zaletą tego zabiegu jest możliwość powtarzania oraz brak powikłań
takich, jak stany zapalne czy krwawienia.

W przebiegu retinopatii cukrzycowej na dnie oka rozrastają się nadmiernie naczy-
nia krwionośne (neowaskularyzacja). Ich słabe ściany mogą pękać, co prowadzi
do lokalnych krwawień. Zogniskowanie wiązki lasera w tych punktach wywołuje ko-
agulację i zamknięcie nieszczelnych naczyń krwionośnych [33]. Fotokoagulacja jest
też metodą leczenia odwarstwienia siatkówki (tzw. laserowe przyklejanie siatkówki).
Wykorzystuje się tutaj linię zieloną (λ = 514,5 nm) lasera Ar+, linię żółtą (λ = 568 nm)
i czerwoną (λ = 647 nm) lasera Kr+ lub laser KTP (λ = 532 nm) [1, 33]. Wymienione
__________

2 Nd:YLF – domieszkowany neodymem fluorek litowo-itrowy (ang. Neodymium-doped Yttrium
Lithium Fluoride).
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długości fal są silnie absorbowane przez hemoglobinę oraz barwniki nabłonka i na-
czyniówkę, a jednocześnie dobrze transmitowane przez rogówkę i soczewkę.

Ostatnio niezwykły rozwój przeżywa chirurgia refrakcyjna rogówki, stosowana
przy korekcji widzenia. W chirurgii refrakcyjnej rogówki zastosowanie znajdują lase-
ry neodymowe Nd:YAG i Nd:YLF, powodujące ablację indukowaną plazmowo, laser
Ho:YAG wykorzystujący efekt fotocieplny i lasery ekscymerowe wykorzystujące
fotoablację. W przypadku laserów neodymowych pikosekundowe impulsy dużej mocy
wytwarzają plazmę, co w efekcie prowadzi do usunięcia tkanki i spłaszczenia rogówki
w naświetlanym miejscu [5]. Impulsami promieniowania lasera Ho:YAG (λ = 2,1 μm)
dokonuje się zabiegu termokeratoplastyki [4, 34]. Technika ta polega na miejscowym
lub punktowym koagulowaniu powierzchni rogówki, mając na celu wtórną zmianę jej
krzywizny. Naświetlana laserem tkanka podgrzewana jest do temperatury 55–60 °C, co
powoduje hydrotermiczne obkurczenie włókien kolagenowych rogówki o ok. 1/3 ich
początkowej długości. Technika ta stosowana jest do korekcji nadwzroczności i astyg-
matyzmu nadwzrocznego.

Jednak najczęściej do zmiany refrakcji rogówki wykorzystuje się efekty fotoabla-
cyjne. Najstarszą i jednocześnie najprostszą w realizacji metodą jest fotokeratektomia
refrakcyjna PRK (ang. PhotoRefractive Keratectomy) [35, 36]. Polega ona na mecha-
nicznym usunięciu warstwy nabłonka rogówki w centrum, na obszarze o średnicy
ok. 6–8 mm, a następnie wykonaniu fotoablacji, tak aby zmienić jej kształt i przywró-
cić ostre widzenie. Modelowaniu podlega wierzchnia warstwa rogówki, podczas gdy
komórki głębszych jej warstw pozostają nienaruszone.

Metoda LASEK (ang. LASer Epithelial Keratomileusis) jest modyfikacją metody
PRK. W metodzie LASEK również działa się promieniowaniem lasera na powierzch-
nię rogówki, zmieniając jej krzywiznę. Jednak, w przeciwieństwie do tradycyjnego
PRK, nabłonek nie jest trwale usuwany, ale odpreparowywany przy pomocy 15–20%
roztworu alkoholu, zmniejszającego adhezję komórek nabłonka. Po dokonaniu foto-
ablacji komórki nabłonka są ponownie rozścielane na powierzchni rogówki i wraz
z miękką soczewką kontaktową tworzą opatrunek. Pozwala to zmniejszyć dolegliwo-
ści pozabiegowe.

LASIK (ang. LASer In situ Keratomileusis) jest obecnie najczęściej stosowaną
i najbardziej efektywną metodą leczenia zarówno dużych, jak i małych wad wzroku.
W przeciwieństwie do poprzednich metod, LASIK opiera się na modelowaniu lase-
rem wewnętrznych struktur rogówki (obszaru istoty właściwej), nie zaś powierzchni.
Podczas zabiegu LASIK używa się mikrokeratomu (automatycznego przyrządu mi-
krochirurgicznego) do obcięcia płatka rogówki (patrz rys. 16.5). Wytworzony płatek
odchyla się, a następnie przeprowadza laserowe modelowanie środkowych warstw
rogówki. Na koniec przykrywa się miejsce zabiegu wcześniej odchylonym płatkiem,
który przyrasta samoczynnie po zabiegu. Powierzchnia rogówki w trakcie zabiegu
pozostaje nienaruszona, co znacznie przyspiesza gojenie i stabilizację ostrości wi-
dzenia.
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A                          B                           C                           D                         E

Rys. 16.5. Schematyczne przedstawienie zabiegu LASIK. A – oko przed zabiegiem,
B – obcięcie płatka rogówki, C – modelowanie rogówki za pomocą lasera,

D – rogówka po zabiegu, E – nałożenie płatka po zabiegu

Unowocześnieniem tej metody jest tak zwany FemtoLASIK (lub All-Laser LASIK),
gdzie nie tylko sam zabieg zmiany krzywizny rogówki jest wykonywany przy użyciu
lasera, ale również odseparowanie płatka rogówki odbywa się techniką laserową [37].
Do wykonania nacięcia w tkance stosowany jest laser femtosekundowy np. Ti:Al2O3

o długości fali z zakresu bliskiej podczerwieni (λ = 1040 nm), powodujący efekt foto-
rozrywania [38].

Dodatkowo, w przypadku wszystkich powyższych metod możliwe jest wykorzysta-
nie systemów komputerowych w celu zwiększenia precyzji zabiegu [36]. Pomiarowe
urządzenia optoelektroniczne mogą zapisywać dane dotyczące rozkładu krzywizny ro-
gówki, a następnie przesyłać je do komputera sterującego laserem ekscymerowym. Poza
zwiększeniem dokładności zabiegu, automatyzacja oznacza skrócenie czasu jego trwa-
nia. Zakres wad korygowanych za pomocą poszczególnych metod przedstawia tab. 1.

W chirurgii refrakcyjnej najczęściej stosowanym laserem ekscymerowym jest laser
ArF, emitujący promieniowanie o długości fali λ = 193 nm i pracujący w zakresie
częstotliwości 50–200 Hz. Energia pojedynczego impulsu tego lasera zawiera się
w przedziale 0,2–0,3 J, a czas trwania impulsu nie przekracza 20 ns [2, 39, 40].

Tabela 1. Zakres wad korygowanych rutynowo za pomocą poszczególnych metod
(na podstawie [3, 36])

Wada PRK/LASEK LASIK
Krótkowzroczność od –1 D do –8 D od –1 D do –10 D
Nadwzroczność od +1 D do +3 D od +1 D do +6 D
Astygmatyzm do 2,5 D do 6 D

16.2.6.  Lasery w dermatologii

Leon Goldman pierwszy opublikował dane na temat oddziaływania lasera rubino-
wego na skórę [41]. W 1964 roku skonstruowano nowe typy laserów: argonowy
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i CO2, które do tej pory są często stosowane w leczeniu chorób skóry. W pierwszych
latach laseroterapii w dermatologii najpoważniejszym powikłaniem było bliznowace-
nie po zabiegu, ostatnie postępy w konstrukcji laserów doprowadziły do zminimali-
zowania tego typu powikłań.

Intensywna reakcja cieplna powoduje zniszczenie tkanek, które zaabsorbowały pro-
mieniowanie laserowe. Takie zniszczenie tkanek docelowych nazwane zostało w 1983 r.,
przez Andersona i Parrisha selektywną fototermolizą [42]. Ponieważ selektywna ab-
sorpcja światła laserowego powoduje wybiórcze zniszczenie tkanki, może być to wyko-
rzystane do selektywnego usuwania zmian skórnych poprzez odpowiedni dobór promie-
niowania laserowego [43].

Dermatologia jest dziedziną, w której po raz pierwszy użyto do leczenia lasera.
Również dzisiaj lasery wciąż są używane, a wraz z rozwojem technologii, pojawiły się
nowe możliwości.

16.2.6.1.  Terapia laserowa w zmianach naczyniowych

Rozwój technologii laserowych wywarł duży wpływ na leczenie nabytych oraz
wrodzonych zmian naczyniowych. Jak wiadomo, hemoglobina dobrze absorbuje
promieniowanie o długości fali 418, 542 i 577 nm, a także w zakresie od 800 do
1100 nm. Energia promieniowania laserowego może wywołać koagulację. Powoduje
to zamykanie naczyń krwionośnych. Do leczenia zmian naczyniowych stosuje się
impulsowy laser barwnikowy (ang. Pulse Dye Laser PDL) o długości fali 585 nm
lub 595 nm, o czasie trwania impulsu od 0,45 do 40 ms. Przy stosowaniu większych
dawek energii lasera koniecznie jest chłodzenie skóry. Krótsze impulsy wykorzy-
stuje się przy małych naczyniach, takich jak naczyniaki płaskie, natomiast dłuższe
impulsy stosowane są do leczenia rozszerzonych naczyń, teleangiektazji o więk-
szych rozmiarach. Czynnikiem ograniczającym zastosowanie laserów barwniko-
wych jest głębokość penetracji promieniowania (nadają się do zmian powierzchnio-
wych).

Teleangiektazje są to znaczne rozszerzenia naczyń krwionośnych w skórze. Zmia-
ny te dobrze poddają się leczeniu za pomocą lasera KTP (druga harmoniczna lasera
Nd:YAG). Emitowane promieniowanie o długości fali 532 nm jest w zakresie bliskim
maksimum absorpcji hemoglobiny (542 nm). Można też stosować leczenie za pomocą
lasera Nd:YAG (1064 nm) [44].

Zastosowanie w leczeniu zmian naczyniowych mają także inne lasery; np. laser
diodowy 800 nm, laser aleksandrytowy 755 nm, laser Nd:YAG – 1064 nm. Promie-
niowanie laserowe o większej długości fali może wnikać do głębiej położonych na-
czyń krwionośnych, jednak wiąże się to z mniejszą absorpcją hemoglobiny.

W dermatologii stosuje się też nielaserowe źródła światła. Systemy IPL (ang.
Intense Pulsed Light) są źródłami światła polichromatycznego, generują promieniowa-
nie o długościach fali od 420 do 1400 nm.
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16.2.6.2.  Usuwanie tatuaży i zmian barwnikowych

W procesie usuwania tatuaży chromoforem absorbującym światło lasera są drobne
cząstki tuszu, który został użyty do wykonania tatuażu. Cząstki te znajdują się we-
wnątrz makrofagów lub są rozprzestrzenione pozakomórkowo w obrębie skóry wła-
ściwej. Promieniowanie laserowe powoduje, że cząsteczki tuszu rozpadają się na
mniejsze drobiny, które są usuwane przez makrofagi skóry. W celu zminimalizowania
efektów termicznych w sąsiadujących tkankach stosowane są impulsy o wysokiej
energii; o czasie trwania impulsu rzędu nanosekund. Takie promieniowanie wytwa-
rzane jest w laserach Q-switched, czyli takich, w których emisja światła następuje
tylko wtedy, kiedy promieniowane osiągnie wystarczająco wysoką energię.

U osób z jasną karnacja do usuwania tatuaży ciemnoniebieskich oraz czarnych sto-
suje się laser aleksandrytowy tzw. Q-switched (755 nm), Q-switched laser rubinowy
(694 nm) lub Q-switched laser Nd:YAG (1064 nm). U osób z ciemną karnacją stosuje
się lasery emitujące promieniowanie o większej długości fali, głównie jest wykorzy-
stywany laser Nd:YAG Q-switched (1064 nm). Do usuwania tatuaży czerwonych
najlepiej nadaje się Q-switched laser Nd:YAG o podwojonej częstotliwości (532 nm).
Tatuaże o kolorze zielonym usuwa się za pomocą lasera rubinowego Q-switched
(694 nm) [45].

W leczeniu łagodnych zmian barwnikowych absorberem jest melanina. Promie-
niowanie laserowe jest pochłaniane przez cząsteczki melaniny. Zastosowanie znajdują
tu lasery Q-switched: Nd:YAG (532 nm), rubinowy (694 nm), laser aleksandrytowy
(755 nm) [46].

16.2.6.3.  Leczenie łuszczycy

Nie ma obecnie laserowej metody leczenia łuszczycy stosowanej rutynowo w kli-
nice, aczkolwiek podejmowane są różne próby. Działanie przeciwłuszczycowe wyka-
zuje promieniowanie z zakresu UVB. Laser ekscymerowy (308 nm) i inne źródła
światła w zakresie UVB powodują apoptozę komórek zapalnych typu T, uszkodzenie
DNA, zmniejszenie liczby komórek Langerhansa, co może spowodować zmniejszenie
ognisk łuszczycy [47]. Za pomocą promieniowania laserowego podczerwonego z lase-
ra CO2 lub Er:YAG można dokonać ablacji blaszek łuszczycowych [48].

W leczeniu łuszczycy próbuje się też stosować terapię fotodynamiczną. Na ten te-
mat istnieje wiele doniesień [49].

16.2.6.4.  Laserowe usuwanie owłosienia

Promieniowanie laserowe może być wykorzystane do niszczenia mieszków włoso-
wych [50]. Proces fotoepilacji polega na pochłonięciu przez melaninę zawartą w łody-
dze włosa, promieniowania oraz rozproszeniu uzyskanego ciepła do tkanek sąsiadują-
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cych (zjawisko fototermolizy selektywnej). Ciepło to powoduje uszkodzenie mieszka
włosowego oraz komórek macierzystych, biorących udział w procesie tworzenia no-
wego włosa. Fotoepilacji ulegają jedynie włosy, które mają wystarczającą ilość mela-
niny. Włos musi być w fazie wzrostu (anagen). Niszczenie fototermiczne można zre-
alizować za pomocą lasera rubinowego (694 nm), lasera aleksandrytowego (755 nm),
impulsowych laserów diodowych (800 nm), lasera Nd:YAG (1064 nm) oraz wykorzy-
stując system IPL w zakresie 500–1200 nm.

Inną metodą jest usuwanie owłosienia poprzez fale uderzeniowe lub gwałtowną
kawitację. Destrukcja spowodowana jest małymi miejscowymi eksplozjami pod
wpływem impulsów lasera np. Q-switched Nd:YAG. Stosuje się tu laser Q-switched.

Trzecim mechanizmem jest destrukcja fotochemiczna polegająca na wytworzeniu
toksycznego tlenu singletowego lub wolnych rodników za pomocą terapii fotodyna-
micznej [51].

16.2.6.5.  Fotoodmładzanie

Z wiekiem fibroblasty produkują coraz mniej kolagenu i elastyny, które odpowia-
dają za jędrność skóry oraz wolniej odnawiają się komórki naskórka. Skóra staje się
mniej sprężysta i powstają zmarszczki. Lasery coraz częściej znajdują zastosowanie
w zabiegach fotoodmładzania.

Pod wpływem promieniowania wytwarzanego przez laser CO2 (10600 nm) nastę-
pują efekty fototermiczne, powodujące regenerację włókien kolagenowych; skrócenie
prawie o 1/3 długości. To z kolei powoduje pogrubienie skóry oraz jej wygładzenie.
Laser ten stosowany jest do bezpośredniego usuwania zmarszczek oraz blizn potrądzi-
kowych (ang. laser resurfacing), a remodelowanie kolagenu jest późniejszym efektem
zabiegu [52].

Do usuwania zmarszczek nadaje się też laser Er:YAG, za pomocą którego można
również usunąć łagodne zmiany pigmentacyjne i blizny po trądziku. Długość fali
2940 nm jest bardzo dobrze absorbowana przez wodę zawartą w tkankach. Energia
impulsu dochodzi do 0,8 J, a częstotliwość wynosi 0,5–2,0 Hz. Laser ten umożliwia
precyzyjne usuwanie cienkich warstw skóry, również w przypadku ciemnej karnacji.
Zabieg laserem Er:YAG w połączeniu z laserem CO2 umożliwia precyzyjne usu-
nięcie naskórka i wywołanie efektu regeneracji kolagenu (ang. collagen remodel-
ling) [53].

W laserowej chirurgii kosmetycznej problem stanowi dostarczenie światła do tkan-
ki w taki sposób, aby osiągnąć jak najlepszy efekt, który jest zależny m.in. dawki czyli
od gęstości (mocy) energii. W zabiegach fotoodmładzania konieczne jest utrzymanie
stałej kontrolowanej dawki na powierzchni skóry. Jak wiadomo, promień laserowy nie
ma stałego przekroju (patrz rozdział 5. Podstawy działania laserów i rozdział 6. Prze-
gląd laserów). Wynika z tego, że energia dostarczana do tkanki docelowej może być
różna w zależności od odległości od przewężenia wiązki (lub ogniska, jeżeli w biegu
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wiązki znajduje się soczewka). Ponadto energia wiązki gaussowskiej nie jest stała na
przekroju wiązki (patrz rys. 16.6).

0,8 R

1,3 R

2 R

r

II0 P=2W

Średnica wiązki

Gęstość mocy W/cm2
25478

0,1 mm

0,2 mm 1 mm 2 mm

63
2546365

Rys. 16.6. Rozkład natężenia w wiązce gaussowskiej (po lewej). Gęstość mocy
zogniskowanej wiązki laserowej w zależności od odległości od ogniska (po prawej)

Lasery najnowszej generacji zapewniają dostarczenie do skóry energii w sposób
kontrolowany we frakcjonowanych wiązkach. Działanie laserów frakcyjnych polega
na wywołaniu fragmentarycznych, mikroskopijnych uszkodzeń (ang. microthermal
treatment zones MTZ) spowodowanych podgrzaniem tkanek. Powstanie takich mi-
krouszkodzeń (150–250 na cm2) stymuluje naturalne procesy naprawcze tkanek. Te
strefy mikroszukodzeń mogą dochodzić do 1 mm w głąb skóry. Pacjent o wiele szyb-
ciej wraca do normalnego funkcjonowania, a sam prawie zabieg nie powoduje efek-
tów ubocznych. Lasery frakcyjne wykorzystuje się do usuwania blizn potrądzikowych,
odmładzania skóry szyi, dekoltu oraz dłoni, usuwania drobnych zmarszczek twarzy,
szczególnie wokół oczu, zamykania rozszerzonych porów, odnowy uszkodzonej przez
słońce skóry, usuwania przebarwień i blizn [54, 55]. Czasami łączy się zabiegi lase-
rem frakcyjnym z klasyczna techniką ablacji.

Rys. 16.7. Równomierny rozkład identycznych mikrospotów wykonanych laserem frakcyjnym
(po prawej) w porównaniu do rozkładu mikrospotów uzyskanych z pomocą lasera

wyposażonego w matrycę soczewek (po lewej)

Laser Fraxel SR1550 zbudowany na włóknach światłowodowych domieszkowa-
nych erbem, emituje światło o długości fali 1550 nm. Wyposażony jest w inteligentny
system optycznego skanowania (ang. Intelligent Optical Tracking™ System IOTS),
który zapewnia równomierny rozkład stref MTZ na skórze (patrz rys. 16.7) [56].



16. Przykładowe zastosowania laserów w medycynie 403

16.3.  Zastosowanie laserów średnio- i niskoenergetycznych

16.3.1.  Lasery w biostymulacji

W medycynie fizykalnej wykorzystuje się różne bodźce fizykalne, aby wywołać
reakcje w tkankach, prowadzące w efekcie do regeneracji, zmniejszenia bólu, ustąpie-
nia stanów zapalnych. Czynnikiem fizykalnym może być promieniowanie laserowe
o energii niepowodującej zmian destrukcyjnych w tkance. Tę dziedzinę fizjoterapii
nazywamy laseroterapią niskoenergetyczną LLLT (ang. Low Level Laser Therapy)
bądź biostymulacją laserową. Miejsca zmienione chorobowo naświetla się wiązką
laserową o długości fal przypadających na tzw. okienko optyczne skóry 600–1100 nm.
W biostymulacji wykorzystywano kiedyś najczęściej He-Ne. Obecnie stosuje się
głównie lasery półprzewodnikowe: galowo-aluminiowo-arsenowe (GaAlAs) o długo-
ści fali 820 nm i 830 nm oraz galowo-arsenowe (GaAs) o długości fali 904 nm [57].
Najkorzystniej działa biostymulująco promieniowanie laserowe o gęstościach energii
od 1 do 12 J/cm2.

Dawki energii dostarczane do organizmu nie powodują efektów fototermicznych,
ale przemiany fotobiochemiczne, a następnie reakcje biologiczne. Światło działa na
cytochromy w mitochondriach, aktywując zmiany energetyczne w komórce, zmiany
poziomów niektórych enzymów, szczególnie odpowiedzialnych za działania przeciw-
rodnikowe [58].

Efektem działania promieniowania jest wzrost aktywności i zwiększenie liczby fi-
broblastów oraz przyspieszenie syntezy kolagenu. Rezultatem jest szybsze gojenie
tkanki łącznej (patrz rys. 16.8).
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Rys. 16.8. Naświetlanie przez 5 dni laserem He-Ne hodowli fibroblastów.
Po lewej: hodowla przed naświetlaniem, w środku po naświetlaniu przez 15 minut codziennie.

Kontrola: hodowle nienaświetlane (badania Grupy Bio-Optyki)

Promieniowanie laserowe wpływa także na osteoblasty, przyspieszając regenerację
tkanki kostnej. Pod wpływam światła laserowego zwiększa się zawartość wapnia
i gęstość beleczek kostnych. Notuje się wzrost aktywności i liczebności limfocytów T,
co powoduje podniesienie bariery immunologicznej. Efektem naświetlania jest także
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wzrost poziomu endorfin, które mają działanie przeciwbólowe. Miejscowe uwalnianie
serotoniny z płytek krwi powoduje obkurczenie naczyń krwionośnych, a zmiana stę-
żenia histaminy i heparyny umożliwia poprawę krążenia i zmniejszenie obrzęków
pourazowych. Biostymulacyjne promieniowanie laserowe ma działanie przeciwbólo-
we, przeciwzapalne oraz stymulujące.

Do wykonywania zabiegów biostymulacji laserowej stosuje się sondy punktowe,
prysznicowe lub sondy wyposażone w skaner. Stosuje się dwie techniki naświetlania
promieniowaniem laserowym: kontaktową i bezkontaktową [59]. Ostatnio pojawiły
się doniesienia na temat biostymulacji wysokoenergetycznej HILT (ang. High Inten-
sity Laser Therapy) [60]. Stosuje się podobne dawki, ale moc wyjściowa laserów
jest wyższa (ponad 1 W) niż w przypadku LLLT (mniej niż 0,5 W).

16.3.2.  Lasery w medycynie fotodynamicznej

Tematyka medycyny fotodynamicznej została szerzej omówiona w rozdziale
13. Fotodiagnostyka medyczna w czasie rzeczywistym. Aparatura i aplikacje kliniczne
i w rozdziale 17. Terapia fotodynamiczna.

Idea medycyny fotodynamicznej opiera się na interakcji światła i światłouczulacza
[61]. Zaaplikowany miejscowo lub ogólnoustrojowo światłouczulacz gromadzi się
selektywnie w chorych tkankach. Następnie aktywowany jest światłem o długości fali
dopasowanej do widma absorpcji. Mechanizmy oddziaływania fotodynamicznego
na tkankę należą do efektów fotochemicznych [2, 3].

Światłouczulacze to najczęściej pochodne porfiryn [61]. Oznacza to, że posiadają
one dwa charakterystyczne obszary absorpcji: pasmo Soreta oraz pasma Q [62, 63].
Pasmo Soreta leżące w zakresie 390–425 nm wykorzystywane jest do diagnostyki
fotodynamicznej. Pasma Q zaś, przypadające na zakres światła widzialnego z prze-
działu 480–700 nm, wykorzystywane są w terapii fotodynamicznej.

Diagnostyka fotodynamiczna PDD (ang. Photodynamic Diagnosis) jest metodą lo-
kalizacji zmian patologicznych oraz określania stopnia ich zaawansowania [61, 64].
Najczęściej dotyczy to zmian nowotworowych. Zgromadzony w tkankach barwnik
oświetla się światłem dostrojonym do jego pasma Soreta. Molekuły światłouczulacza
są w ten sposób wzbudzane bez wytwarzania ciepła. Wzbudzone cząstki relaksują do
stanu podstawowego, emitując foton. Obserwuje się zatem fluorescencję obszarów,
w których zgromadził się barwnik. Do laserów wykorzystywanych jako źródła światła
w PDD należą laser Kr+ (λ = 406,7–422,6 nm) oraz laser N2 (λ = 337 nm) [1]. Za ich
pomocą można wzbudzić np. czerwoną fluorescencję protoporfiryny PpIX (Kr+) lub
pochodnych hematoporfiryny HpD (N2 i Kr+) [61].

Terapia fotodynamiczna PDT (ang. Photodynamic Therapy) jest metodą leczenia
zmian patologicznych [61, 65]. W tym przypadku aktywacja światłouczulacza daje
początek reakcjom fotocytotoksycznym. Wzbudzone cząsteczki światłouczulacza
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oddają nadmiar energii cząstkom tlenu w stanie trypletowym. Prowadzi to do powsta-
nia reaktywnych form tlenu (tlenu singletowego i wolnych rodników tlenowych), któ-
re powodują destrukcję struktur komórkowych w oświetlanym obszarze. Metoda ta
pozwala na selektywne niszczenie zmian chorobowych.

W terapii fotodynamicznej lasery są ważnym źródłem promieniowania ze względu
na dobrze określoną długość fali i kontrolowane parametry energetyczne. W PDT
najczęściej wykorzystuje się lasery barwnikowe [66]. Ponieważ lasery te są przestra-
jalne, istnieje możliwość wzbudzania za ich pomocą różnych światłouczulaczy. Przy-
kładowo, laser barwnikowy pompowany laserem Ar+ może generować promieniowa-
nie do wzbudzania HpD przy 630 nm, PpIX przy 635 nm oraz m-THCP3 przy 652 nm.
Przy pomocy lasera barwnikowego pompowanego laserem KTP można wzbudzić
HpD i ALA4 (635 nm). Niestety takie systemy laserowe są dość rozbudowane, wyma-
gają zewnętrznego chłodzenia oraz osobnego źródła zasilania. Są także kosztowne.

Od niedawna do wzbudzania fotouczulaczy wykorzystuje się lasery półprzewodni-
kowe [66]. W roku 2000 laser emitujący falę λ = 630 nm, wyprodukowany przez firmę
Diomed został zatwierdzony przez Amerykańską Agencję ds. Żywności i Leków (ang.
Food and Drug Administration) jako źródło światła do aktywowania Photofrinu
w leczeniu nowotworów przełyku i płuc. W Europie natomiast zatwierdzono stosowa-
nie diody laserowej firmy Biolitec o λ = 652 nm do wzbudzania Foscanu. Systemy
półprzewodnikowe są tańsze, łatwiejsze w obsłudze i zajmują mniej miejsca. Nie wy-
magają także specjalnych zasilaczy ani dodatkowego systemu chłodzenia. Jednak
każda dioda laserowa emituje określoną długość fali, co oznacza, że może ona wzbu-
dzać tylko jeden rodzaj fotouczulacza.

16.3.3.  Terapia fototermalna

Lasery generujące promieniowanie z zakresu bliskiej podczerwieni stosuje się jako
źródła światła w terapii fototermalnej [67]. Polega na ona na podaniu pacjentowi na-
nocząstek metali np. nanocząstek złota, a następnie podgrzewaniu ich za pomocą
światła laserowego. Do powierzchni nanocząstek przyłącza się odpowiednie ligandy
np. przeciwciała, dzięki czemu akumulacja materiału zachodzi tylko w tkance choro-
bowo zmienionej. Długość fali promieniowania laserowego musi być dopasowana do
maksimum absorpcji nanocząstek. Nanocząstki nagrzewając się pod wpływem pro-
mieniowania laserowego, niszczą otaczającą patologiczną tkankę. Jako źródła promie-
niowania stosuje się lasery półprzewodnikowe (λ = 800 nm) lub laser szafirowy
Ti:Al2O3 (λ = 800 nm).

__________
3 m-THCP – meta-tetrahydroksyfenyl-chlorin (FoscanTM).
4 ALA – kwas amino lewulinowy (5-aminolevulinic acid).
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Tabela 2. Przykłady laserów stosowanych w medycynie (na podstawie [2, 4, 27])

Laser Długość fali Parametry Dział medycyny Zastosowanie

1 2 3 4 5

ArF
(ekscymerowy) 193 nm

praca impulsowa
Eimp = 0,2–0,3 J

timp < 20 ns
fimp = 200 Hz

okulistyka chirurgia refrakcyjna rogówki

XeCl
(ekscymerowy) 308 nm

praca impulsowa
Eimp = 0,2–0,3 J

timp < 20 ns
fimp = 200 Hz

angioplastyka
usuwanie skrzepów i blaszek

miażdżycowych,
leczenie łuszczycy

Ar+

(argonowy)

488 nm
514 nm

(podstawowe
linie)

praca ciągła
P = 1–20 W

okulistyka
angioplastyka

neurologia
dermatologia
stomatologia
rehabilitacja

fotokoagulacja siatkówki
trabekuloplastyka

spawanie naczyń krwionośnych
spawanie włókien nerwowych

usuwanie znamion
wybielanie zębów

biostymulacja

KTP/Nd:YAG 532 nm

praca impulsowa
Eimp = 0,2–0,3 J

timp < 250 μs
fimp = 20 kHz

praca ciągła
P = 1–10 W

okulistyka
chirurgia ogólna

stomatologia
dermatologia

fotokoagulacja siatkówki
trabekuloplastyka

koagulacja
wybielanie zębów

usuwanie znamion i tatuaży

He-Ne 632,8 nm praca ciągła
P = 1–20 mW

reumatologia
jak laser wskaźni-

kowy
biostymulacja

Barwnikowe
(np. rodami-

nowe)

400–800 nm
przestrajalne

praca ciągła
P = 1–100 W

PDT
angioplastyka
dermatologia

wzbudzanie światłouczulaczy
udrażnianie naczyń

usuwanie znamion naczynio-
wych

Półprzewodni-
kowe

np. GAlAs
630–980 nm

praca impulsowa
P = 10–30 W

timp = 100–200 ns
fimp = 10 Hz–10 kHz

praca ciągła
typowa moc

P = 1-40 mW

chirurgia ogólna
neurochirurgia
stomatologia
rehabilitacja

PDT
stomatologia
biostymulacja

terapia fototermalna

LITT
spawanie włókien nerwowych

diagnostyka próchnicy
wybielanie zębów

wzbudzanie światłouczulaczy
wybielanie zębów

usuwanie znamion naczynio-
wych

usuwanie guzów

Cr:BeAl2O4
(aleksandryto-

wy)

700–830 nm
(głównie
750 nm)

praca impulsowa
Eimp < 0,2 J
timp = 0,3 μs
fimp = 10 Hz

urologia
dermatologia

litotrypsja
usuwanie owłosienia i  tatuaży
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1 2 3 4 5

Nd:YAG
(neodymowy)

1064 nm
1320 nm

praca impulsowa
Eimp < 100 mJ

timp < 10 ns
fimp = 1 Hz

praca ciągła
P < 100 W

chirurgia ogólna
angioplastyka

urologia
stomatologia

ortopedia
okulistyka

dermatologia

koagulacja naczyń krwionoś-
nych i zmian patologicznych

LITT
udrażnianie naczyń

krwionośnych
litotrypsja

koagulacja tkanek miękkich
dyscektomia

irydotomia laserowa
kapsulotomia laserowa

chirurgia refrakcyjna rogówki
usuwanie owłosienia i tatuaży

Ho:YAG
(holmowy) 2100 nm

praca impulsowa
Eimp < 2 J

timp = 250 μs
fimp = 10 kHz

angioplastyka
ortopedia
okulistyka
urologia

usuwanie skrzepów i blaszek
miażdżycowych

osteotomia i dyscektomia
termo keratoplastyka

litotrypsja

Er:YAG
(erbowy) 2940 nm

praca impulsowa
Eimp < 1 J

timp = 250 μs
fimp = 5 kHz

stomatologia
dermatologia

wiertło laserowe
fotoodmładzanie

CO2
(na dwutlenku

węgla)
10,6 μm

praca impulsowa
Eimp = 0,25 J

timp = 10–600 μs
fimp = 1–1000 Hz

praca ciągła
P = 30–50 W

chirurgia ogólna
angioplastyka
neurochirurgia

ortopedia
dermatologia

koagulacja zmian
patologicznych
lancet laserowy

spawanie naczyń krwionośnych
i włókien nerwowych

dyscektomia
fotopdmładzanie, leczenie

łuszczycy
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17.1.  Charakterystyka i mechanizmy
terapii fotodynamicznej

Podstawowym problemem w onkologii jest opracowanie metody leczniczej, która
umożliwiałaby skuteczne i selektywne niszczenie komórek nowotworowych, bez
uszkodzenia zdrowych tkanek organizmu. Stosowane dotychczas metody operacyjne
nie zawsze pozwalają na doszczętne usunięcie całej masy komórek nowotworowych,
a jednocześnie związane są z dużym ryzykiem powikłań (krwotoki śródoperacyjne,
znieczulenie). Z kolei chemio- i radioterapia są metodami cytotoksycznymi o relatyw-

IV. Zastosowania terapeutyczne
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nie niespecyficznym charakterze odpowiedzi tkanek, co może powodować uszkodze-
nia nie tylko zmienionych patologicznie tkanek guza, ale także tkanek zdrowych.

Próbę rozwiązania tego problemu stanowi prowadzone od ponad 30 lat wdrażanie do
praktyki klinicznej małoinwazyjnej metody leczenia nowotworów opartej na wzbudza-
niu pod wpływem absorbowanego światła o określonej długości fali fotouczulacza
(głównie pochodnych hematoporfiryn), selektywnie gromadzącego się w zmienionych
nowotworowo tkankach, co w obecności tlenu prowadzi do nasilonej destrukcji tych
tkanek na drodze kilku dobrze udokumentowanych mechanizmów. Metoda ta nazywana
jest terapią fotodynamiczną (PDT).

Wyniki badań klinicznych z ostatnich kilkunastu lat wskazują, że w niektórych ty-
pach nowotworów efektywność terapii fotodynamicznej jest porównywalna z obecnie
stosowanymi konwencjonalnymi metodami leczenia onkologicznego (chirurgia, che-
mioterapia, radioterapia), szczególnie we wczesnych stadiach rozwoju powierzchownie
zlokalizowanych zmian nowotworowych o niewielkich rozmiarach. Terapia fotodyna-
miczna jest również z powodzeniem stosowana w paliatywnym leczeniu nowotworów
o wyższym stopniu zaawansowania, często w połączeniu z innymi metodami terapeu-
tycznymi [1, 2, 3].

Istotne znaczenie dla efektywności i bezpieczeństwa terapii fotodynamicznej ma fakt,
że dzięki poprzedzającej procedurę terapeutyczną diagnostyce fotodynamicznej możliwe
jest dokładne zlokalizowanie nawet niewielkich ognisk nowotworowych (a tym samym
precyzyjne ich naświetlanie), co uwzględniając dodatkowo fakt wybiórczego gromadzenia
się fotouczulacza w zmienionych patologicznie tkankach, pozwala na selektywne niszcze-
nie tkanek neoplastycznych, bez uszkodzenia otaczających tkanek zdrowych.

Fotouczulacze gromadzą się w guzach nowotworowych w stężeniu kilkunastokrot-
nie większym niż w tkance zdrowej, co wynika z właściwości tkanki nowotworowej,
w tym m.in. [1–3]:

– odmiennego składu fosfolipidowego błony komórkowej,
– dużej liczby błonowych receptorów dla lipoprotein niskiej gęstości (LDL),
– nietypowego unaczynienia guza,
– mikrośrodowisko guza charakteryzującego się niskim pH i hipoksją (niedotle-

nieniem).
Hydrofobowy charakter roztworów wodnych cząsteczek o wysokim stopniu agre-

gacji (do których należą oligomery hematoporfiryn) powoduje, że mają one tendencję
do gromadzenia się w obszarach o podwyższonej koncentracji lipoprotein niskiej gę-
stości (LDL) i cholesterolu, a takie właśnie obszary występują w komórkach nowo-
tworowych, których komórki wykazują wzmożone zapotrzebowanie na materiał do
budowy błon komórkowych. Ponadto w komórkach nowotworowych dochodzi do
intensyfikacji procesu czynnego przenoszenia pochodnych hematoporfiryny przez
białka błon komórkowych [1, 2]. Wykazano przy tym, że poszczególne pochodne
hematoporfiryn wykazują powinowactwo do różnych typów histologicznych nowo-
tworów – w zależności od rodzaju przyłączonego łańcucha aminokwasowego. Zwięk-
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szeniu stężenia fotouczulacza we wnętrzu guza nowotworowego sprzyja również fakt,
że upośledzenie krążenia wokół guza utrudnia proces eliminacji pochłoniętych agre-
gatów fotouczulacza, a jego nasilona retencja potęgowana jest przez występującą we
wnętrzu guza hipoksję, niskie pH, dużą liczbę infiltrujących makrofagów oraz dużą
zawartość nowo syntetyzowanego kolagenu [4].

Zgodnie z aktualnym stanem wiedzy do podstawowych mechanizmów leczniczego
działania terapii fotodynamicznej należą m.in. [1, 2, 5, 6, 7, 8]:

– bezpośrednia reakcja fotouczulacza ze składnikami komórek, prowadząca do
powstania aktywnych rodników nadtlenkowych lub hydroksylowych, inicjują-
cych proces martwicy lub apoptozy (bezpośredni efekt cytotoksyczny),

– reakcja pośrednia związana z wytwarzaniem wolnych rodników nadtlenkowych
i tlenu singletowego z następowym utlenianiem substratów prowadzącym do
uszkodzenia głównie błony komórkowej oraz błon organelli komórkowych
(szczególnie mitochondriów i lizosomów),

– okluzja naczyń zaopatrujących naświetlaną tkankę guza,
– modulacja aktywności układu immunologicznego wywołana zmianą antygeno-

wości komórek nowotworowych, pozwalająca na ich identyfikację i niszczenie
przez komórki immunokompetentne,

– zmiany strukturalno-receptorowe błony komórkowej powodujące osłabienie
właściwości adhezyjnych komórek neoplastycznych, a tym samym ich zdolno-
ści do przerzutów.

Fotouczulacz po absorpcji światła o określonej długości fali odpowiadającej jego
pasmu pochłaniania promieniowania, przechodzi do wzbudzonego stanu elektronowe-
go o znacznie wyższej niż stan podstawowy reaktywności. Powstający początkowo
singletowy stan wzbudzony (o wszystkich spinach elektronowych sparowanych) ulega
następnie konwersji do stanu trypletowego (forma wzbudzona o 2 spinach niesparo-
wanych), który charakteryzuje się znacznie dłuższym czasem życia [1, 2].

Występujące w tkankach w stanie trypletowym cząsteczki fotouczulacza biorą udział
w procesie fotodynamicznego utleniania. W początkowej fazie proces fotodynamiczny
może przebiegać dwutorowo: poprzez bezpośrednie oddziaływanie wzbudzonego świa-
tłem fotouczulacza (tzw. I typ reakcji) lub poprzez transfer energii pomiędzy wzbudzo-
nym fotouczulaczem a rozpuszczonym w tkankach tlenem (tzw. II typ reakcji) [1, 2].

W reakcjach typu I przebiegających głównie w warunkach niedoboru tlenu, foto-
uczulacz we wzbudzonym stanie trypletowym oddziałuje bezpośrednio z substratem,
powodując powstanie aktywnych rodników nadtlenkowych (O2

– i O2
2–) i hydroksylo-

wych (OH*). Rodniki te są utleniaczami i reagują ze związkami posiadającymi wiąza-
nia podwójne (aminy aromatyczne, fenole, nienasycone kwasy tłuszcze), inicjując
proces niszczenia komórek nowotworowych.

W zdarzających się znacznie częściej reakcjach typu II, w wyniku transferu energii
pomiędzy fotouczulaczem we wzbudzonym stanie trypletowym a tlenem w trypletowym
stanie podstawowym dochodzi do generacji wzbudzonego tlenu singletowego, który jest
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aktywnym utleniaczem, inicjującym cykl reakcji prowadzących do destrukcji tkanek.
Punktem uchwytu tlenu singletowego są błony komórkowe, w których wywołuje on
reakcje utleniania cholesterolu i nienasyconych kwasów tłuszczowych do wodorotlen-
ków, utleniania siarczków do sulfotlenków oraz utleniania aminokwasów aromatycznych
(histydyna i tryptofan). Ostatecznym efektem reakcji fotodynamicznego utleniania jest
uszkodzenie białek, kwasów nukleinowych i lipidowych, struktur błon komórkowych
i organelli komórkowych, co powoduje nadmierną ich przepuszczalność i depolaryzację
potencjału błonowego, a w konsekwencji zaburzenia gradientów stężeń jonowych i zabu-
rzenia metabolizmu, prowadzące w konsekwencji do śmierci komórek.

W dotychczasowych badaniach nie wykazano oporności tkanek na terapię foto-
dynamiczną, co pozwala na utrzymanie wysokiej skuteczności leczenia nawet przy
wielokrotnym powtarzaniu zabiegów (np. w przypadku wznowy procesu nowotworo-
wego) [8]. Terapia fotodynamiczna nie ma działania mutagennego i nie powoduje po-
wstawania nowotworów wtórnych, co istotnie różni ją od niektórych metod leczenia, np.
radioterapii [9].

Podczas stosowania zabiegów PDT nie obserwuje się istotnych działań ubocznych,
wpływających na obniżenie efektywności i bezpieczeństwa stosowania tej metody.
Jedynymi objawami niepożądanymi terapii fotodynamicznej może być w niektórych
przypadkach bolesność w okolicy naświetlanej zmiany chorobowej (zwykle dobrze
reagująca na podawane miejscowo lub ogólnie środki znieczulające) oraz nadwrażli-
wość skóry i narządu wzroku na światło będąca po kumulacji fotouczulacza, która
w różnym stopniu może utrzymywać się przez kilka tygodni po jego podaniu. Stoso-
wanie zabezpieczeń pod postacią unikania ekspozycji na światło oraz osłaniania skóry
i używania okularów przeciwsłonecznych z odpowiednimi filtrami powoduje, że nie
istnieją istotne ograniczenia możliwości stosowania tej metody. Ponadto stosowanie
fotouczulaczy nowszej generacji charakteryzujących się krótkim czasami klirensu
osoczowego (usuwania z osocza) i półtrwania w tkankach umożliwia skrócenie czasu
nadwrażliwości skóry do kilku dni [10].

17.2.  Metodyka terapii fotodynamicznej

17.2.1.  Fotouczulacze stosowane w terapii fotodynamicznej

Fotouczulacze stosowane obecnie w terapii fotodynamicznej to barwniki, które
z biochemicznego punktu widzenia należą do [1, 2, 8, 11]:

– pochodnych hematoporfiryny
– pochodnych rodaminy,
– pochodnych ftalocjanin,
– pochodnych chlorofilu.
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Spośród licznych fotouczulaczy egzogennych w terapii fotodynamicznej najczęściej
wykorzystywane są pochodne hematoporfiryny (hematoporphyrin derivates – HpD) sta-
nowiące mieszaninę hematoporfiryny, hydroksyetylowinylodeuteroporfiryny i protopor-
firyny, a także wyizolowane związki o charakterze dimerów lub wyższych oligome-
rów hematoporfiryn, w tym m.in. następujące preparaty:

– kwas delta-aminolewulinowy (ALA), ulegający konwersji do protoporfiryny IX,
– Photofrin® I i II (Axcan Pharma Inc., Kanada),
– Photosan® (Seelab, Niemcy),
– Photochlorin® (Rada Pharma, Rosja),
– Toocad® (Steba Laboratories Ltd., Izrael).
Fotouczulacze stosowane w PDT aplikowane są w formie preparatów doustnych

oraz parenteralnie w postaci injekcji dożylnych, roztworów wodnych do podawania
dopęcherzowego, a także maści i past nakładanych bezpośrednio na zmiany chorobo-
we zlokalizowane na powierzchni skóry lub błon śluzowych.

Na rysunku 17.1 przedstawiona została konwersja kwasu delta-aminolewulinowego
(ALA) do substancji czynnej – protoporfiryny IX, stanowiąca podstawę terapeutycznego
wykorzystania tego fotouczulacza.

Rys. 17.1. Konwersja kwasu delta-aminolewulinowego (ALA) do protoporfiryny IX

17.2.2.  Aparatura stosowana w terapii fotodynamicznej

W jest praktyce klinicznej do terapii fotodynamicznej używane są różne zestawy
aparaturowe, m.in. wymienione poniżej:

– Coherent Lambda PDL Plus (laser barwnikowy: długość fali 630–690 nm; moc
1,5 W) (Coherent Inc., USA),

– Diomed 630 PDT (laser diodowy: długość fali 630 nm; moc 1,5 W) (Diomed
Ltd., USA),
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– Ceram Optec (laser diodowy: długość fali 633 nm; moc 2,0 W) (CeramOptec®

Industries, Inc., USA),
– Laser Secura (laser diodowy: długość fali 662 nm; moc 1,5 W) (Laser Secura

Systems sp. z o.o., Polska).
Na rysunkach 17.2 i 17.3 zostały przedstawione przykładowe zestawy aparaturowe

do terapii fotodynamicznej, wykorzystywane w Pracowni Diagnostyki i Terapii Lase-
rowej Oddziału Klinicznego Chorób Wewnętrznych Angiologii i Medycyny Fizykal-
nej Śląskiego Uniwersytetu Medycznego w Bytomiu.

W zestawach do terapii fotodynamicznej wykorzystywane są źródła światła różne-
go typu, w tym m.in.:

– lasery barwnikowe, w tym działające na rodaminie i parach złota,
– lasery diodowe,
– lasery helowo-neonowe,
– lasery argonowe,
– źródła światła generowanego przez półprzewodnikowe diody LED,
– lampy ksenonowe i rtęciowe z odpowiednimi filtrami.
W zależności od spektrum pasma absorpcji stosowanego fotouczulacza stosowane

są odpowiednie źródła światła. Przykładowo w przypadku pochodnych hematoporfi-
ryn (będących obecnie podstawowym barwnikiem wykorzystywanym w terapii foto-
dynamicznej), których największa głębokość penetracji światła (5–15 mm) występuje
w paśmie absorpcji pochłaniania dla fali o długości 630 nm, jako źródło światła sto-
sowane są lampy ksenonowe i rtęciowe z odpowiednimi filtrami lub lasery generujące
promieniowanie o długości fali w zakresie 625–640 nm [2].

Rys. 17.2. Aparatura do terapii fotodynamicznej firmy Ceram Optec
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Rys. 17.3. Aparatura do terapii fotodynamicznej firmy Laser Secura

W ostatnich latach jako źródło światła najczęściej wykorzystywane jest promie-
niowanie laserowe pozwalające na uzyskiwanie powtarzalnych i mierzalnych dawek
promieniowania o ściśle określonej długości fali i stosunkowo wysokiej gęstości ener-
gii [1, 2]. Promieniowanie laserowe łatwo prowadzić przez światłowody do wnętrza
organizmu, za pomocą światłowodu umieszczonego w endoskopie lub nawet w igle
prowadzącej. Metody terapii fotodynamicznej można podzielić na:

– terapię skóry i błon śluzowych dostępnych bezpośrednio, bez konieczności wy-
korzystywania technik endoskopowych,

– terapię jam ciała z wykorzystaniem technik endoskopowych (aplikacja światła
do zmian chorobowych za pośrednictwem światłowodów),

– terapię śródmiąższową (interstycjalną) – z wykorzystaniem lub bez wykorzy-
stania dodatkowego obrazowania zmian chorobowych (aplikacja światła za po-
średnictwem światłowodów wprowadzanych bezpośrednio do zmienionych
chorobowo tkanek).

W dwóch ostatnich metodach w zestawach aparaturowych, niezależnie od źródła
światła, wykorzystywany jest dodatkowy osprzęt w postaci endoskopów, światłowo-
dów oraz specjalnych aplikatorów – dyfuzorów umożliwiających równomierne na-
świetlanie tkanek np. w obrębie ściany narządów wewnętrznych (np. żołądek, jelito,
pęcherz moczowy).

Na rysunku 17.4 przedstawione zostały schematycznie dyfuzory stosowane do
naświetlania ściany jelita (po stronie lewej) oraz pęcherza moczowego (po stronie
prawej).
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(a)                                                                                 (b)

Rys. 17.4. Schemat dyfuzorów stosowanych do naświetlania jelita grubego (a)
oraz pęcherza moczowego (b)

17.2.3.  Procedura wykonywania zabiegów
terapii fotodynamicznej

Leczenie metodą fotodynamiczną rozpoczyna się zwykle od dożylnego podania
wodnego roztworu fotouczulacza, obecnie najczęściej pochodnych hematoporfiryny
w dawce 2,5–5 mg/kg masy ciała, który jest rozprowadzany drogą krwionośną po
całym organizmie i po 24–72 godzinach gromadzi się głównie w tkance nowotworowej.
Należy pamiętać, że zwiększoną retencję (czyli pochłanianie) fotouczulacza stwierdza
się także w skórze oraz niektórych narządach wewnętrznych, charakteryzujących się
szczególnym powinowactwem do barwników hematoporfirynowych, np. w takich jak:
wątroba, nerki i śledziona [2, 12, 13, 14].

Naświetlania prowadzone są zwykle 24–72 godziny po dożylnym podaniu foto-
uczulacza, po uprzedniej precyzyjnej lokalizacji zmian chorobowych i określeniu ich
rozległości za pomocą diagnostyki fotodynamicznej.

Typowe dawki energii pozwalające na uzyskanie efektu cytotoksycznego w tkance
nowotworowej mieszczą się w przedziale 10–250 J/cm2 (najczęściej 25–100 J/cm2),
średnia gęstość mocy wynosi zwykle 15–300 mW/cm2, a przeciętny czas naświetlania
15–30 minut. W przypadku użycia jako fotouczulacza pochodnych hematoporfiryny
stosowane jest promieniowanie o długości fali 625–640 nm [2, 12–14].

W przypadku użycia promieniowania o większej mocy (200–300 mW), w stosunko-
wo krótkim czasie uzyskuje się wzrost temperatury wewnątrz guza do około 45–50 °C,
co powoduje nakładanie się na efekt fotodynamiczny dodatkowego czynnika hiperter-
micznego. Z powyższego powodu, w przypadku guzów o dużej objętości stosowanie
odpowiedniej procedury naświetlań pozwala na niszczenie powierzchownej warstwy
guza w wyniku działania fotodynamicznego, a jego głębszych warstw w następstwie
działania termicznego [1, 2].
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Zabiegi powtarzane są zwykle w odstępach 7–14-dniowych, przy czym ich całko-
wita liczba zależna jest od postaci histologicznej nowotworu, rozmiarów zmiany cho-
robowej, stopnia ukrwienia tkanki i stężenia tlenu cząsteczkowego w naświetlanej
tkance, a także głębokości penetracji promieniowania świetlnego [1, 2].

W specyficznych lokalizacjach zmian chorobowych, w których istnieje możliwość
miejscowej aplikacji fotouczulacza bezpośrednio na zmianę chorobową, terapia wy-
gląda nieco inaczej [2, 12–14]. W przypadku chorób skóry stosowana jest najczęściej
miejscowa aplikacja ALA (w postaci 10% pasty) na zmianę chorobową i okolicę
z marginesem ok. 2 mm. Po 5–12 (maksymalnie 24) godzinach zmiana skórna na-
świetlana jest światłem laserowym o długości fali 635 nm aż do osiągnięcia łącznej
dawki 100–200 J/cm2.

Z kolei w przypadku leukoplakii i paliatywnego leczenia nowotworów błony śluzowej
górnych dróg oddechowych stosowana jest zarówno parenteralna aplikacja fotouczula-
cza, jak i miejscowa aplikacja ALA (w postaci 20% pasty). Naświetlanie prowadzone
jest zwykle w sposób frakcjonowany w znieczuleniu miejscowym, 5–7 razy w odstę-
pach 10–14-dniowych.

W przypadku nowotworów pęcherza moczowego roztwór np. kwasu delta-
-aminolewulinowego zwykle o stężeniu nie większym niż 3% (powyżej tego stęże-
nia terapia fotodynamiczna może być odczuwana przez niektórych pacjentów jako
bolesna, a ponadto może prowadzić do obkurczenia pęcherza moczowego, a co za
tym idzie mniejszej penetracji światła w głąb zmiany nowotworowej) podawany jest
dopęcherzowo. Po około godzinnej instilacji (wlewce dopęcherzowej) zmiana na-
świetlana jest przy użyciu światłowodu wprowadzonego do pęcherza za pomocą
cystoskopu. Zmniejszenie nasilenia dolegliwości bólowych można uzyskać poprzez
miejscowe podanie 2% roztworu lignokainy około 40 minut przed rozpoczęciem
zabiegu.

Ze względu na nadwrażliwość skóry i narządu wzroku na działanie światła sło-
necznego po doustnym i parenteralnym podaniu światło uczulaczy, w trakcie procedu-
ry terapii fotodynamicznej, po wykonaniu zabiegu wymagane jest zwykle przebywa-
nie pacjentów przez kilka dni w zacienionych pomieszczeniach [1–3, 8].

17.3.  Zastosowania kliniczne terapii fotodynamicznej

17.3.1.  Choroby skóry

Aktualne wskazania do stosowania terapii fotodynamicznej w dermatologii obej-
mują m.in. następujące schorzenia [12, 15, 16, 17, 18, 19, 20, 21, 22]:

– stany przednowotworowe skóry – rogowacenie słoneczne (actinic keratosis), cho-
roba Bowena,
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– rak podstawnokomórkowy skóry – postać powierzchowna i wrzodziejąca oraz
postać guzkowa po wcześniejszym „wyłuszczeniu” chirurgicznym zmiany („curet-
tage”) i następowym naświetlaniu loży, a także postać powierzchowna raka kol-
czystokomórkowego skóry (leczenie adiuwantowe),

– wszystkie postaci nowotworów skóry, które nie kwalifikują się do alternatyw-
nych metod leczenia ze względu na stopień zaawansowania, inwazyjność, loka-
lizację (okolice narządów zmysłów), rozmiary lub wieloogniskowość (leczenie
neoadiuwantowe, paliatywne),

– mięsak Kaposi’ego,
– keloidy,
– tłuszczowe obumieranie skóry (necrobiosis lipoidica),
– kłykciny kończyste (condylomata acuminata),
– łuszczyca,
– świetlne zapalenie czerwieni wargowej (cheilitis actinica),
– trądzik młodzieńczy u pacjentów z zaawansowanymi zmianami opornymi na

tradycyjne metody leczenia,
– łysienie plackowate,
– ziarniniak grzybiasty (mycosis fungoides).
Na rysunku 17.5 przedstawiono efekt terapii fotodynamicznej u chorego z rogowa-

ceniem słonecznym (actinic keratosis).

Przed PDT 2 minuty po PDT   1 tydzień po PDT    3 tygodnie po PDT

Rys. 17.5. Efekt terapii fotodynamicznej u pacjenta z rogowaceniem słonecznym

Na kolejnych fotografiach przedstawione zostały efekty terapii fotodynamicznej
w przypadku raka podstawno-komórkowego skóry, weryfikowane poprzez obser-
wację w świetle białym (patrz rys. 17.6) oraz za pomocą diagnostyki fotodyna-
micznej (patrz rys. 17.7).
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Stan przed PDT                                                             Stan po PDT

Rys. 17.6. Efekty terapii fotodynamicznej w przypadku raka podstawno-komórkowego skóry
(obserwacja w świetle białym)

  

Stan przed PDT                                                                  Stan po PDT

Rys. 17.7. Efekty terapii fotodynamicznej w przypadku raka podstawno-komórkowego skóry
(weryfikacja za pomocą diagnostyki fotodynamicznej)
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Na rysunku 17.8 przedstawiony został efekt terapii fotodynamicznej u pacjenta
z trądzikiem młodzieńczym (acne vulgaris) po 9 sesjach naświetlań lampą ksenonową
generującą światło niebieskie o długości fali ok. 425 nm.

   

Stan przed PDT                                                              Stan po PDT

Rys. 17.8. Efekt terapii fotodynamicznej u pacjenta z trądzikiem młodzieńczym

Najważniejsze zalety terapii fotodynamicznej chorób skóry to przede wszystkim:
– wysoki wskaźnik wyleczalności,
– wybiórcze niszczenie ognisk nowotworowych,
– brak tendencji do nawrotu nawet po pojedynczym zabiegu,
– doskonały efekt kosmetyczny,
– nieznaczne obciążenie chorego związane z jedynie z bolesnością zabiegu.

17.3.2.  Choroby błony śluzowej jamy ustnej
i górnych dróg oddechowych

Aktualne wskazania do stosowania terapii fotodynamicznej w laryngologii obej-
mują m.in. [2, 12–14, 23, 24, 25]:

– leukoplakię,
– paliatywne leczenie nowotworów błony śluzowej górnych dróg oddechowych.
Na kolejnych fotografiach przedstawione zostały efekty terapii fotodynamicznej u pa-

cjentów z leukoplakią jamy ustnej (patrz rys. 17.9) oraz krytycznym zwężeniem tchawicy
spowodowanym rakiem płaskonabłonkowym dolnego gardła (patrz rys. 17.10).
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Stan przed PDT                                                            Stan po PDT

Rys. 17.9. Efekt terapii fotodynamicznej w leczeniu leukoplakii jamy ustnej

   

Stan przed PDT                                                             Stan po PDT

Rys. 17.10. Efekt terapii fotodynamicznej u pacjenta z krytycznym zwężeniem tchawicy
spowodowanym rakiem płaskonabłonkowym dolnego gardła
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17.3.3.  Choroby naczyń

Aktualne wskazania do stosowania terapii fotodynamicznej w angiologii obejmują
wewnątrznaczyniowe leczenie zmian miażdżycowych tętnic obwodowych, określane
mianem fotoangioplastyki [26, 27].

17.3.4.  Choroby płuc

Aktualne wskazania do stosowania terapii fotodynamicznej w pulmonologii obej-
mują m.in. następujące schorzenia [2, 12–14, 28, 29]:

– wieloogniskowa dysplazja dużego stopnia,
– rak odoskrzelowy in situ u pacjentów, u których istnieją bezwzględne przeciw-

wskazania do zabiegu chirurgicznego i/lub radioterapii,
– leczenie paliatywne raka odoskrzelowego obturującego oskrzela główne i/lub

tchawicę.
Na rysunku 17.11 przedstawiony został efekt terapii fotodynamicznej w leczeniu

wznowy gruczolakoraka obturującej oskrzele główne.

   

Stan przed PDT                                                          Stan po PDT

Rys. 17.11. Efekt terapii fotodynamicznej w leczeniu wznowy gruczolakoraka
obturującej oskrzele główne
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17.3.5.  Choroby narządu wzroku

Aktualne wskazania do stosowania terapii fotodynamicznej w okulistyce obejmują
m.in. [2, 30, 31]:

– leczenie neowaskularyzacji naczyń krwionośnych (powstawania nowych na-
czyń) naczyniówki oka (choroidal neovascularization, CNV),

– leczenie zwyrodnienia plamki żółtej (age-related macular degeneration,
AMD).

17.3.6.  Choroby przewodu pokarmowego

Terapia fotodynamiczna w gastroenterologii znalazła zastosowanie m.in. [2, 12–14,
32, 33, 34, 35]:

– do całkowitego usunięcia (eradykacji) dysplazji u pacjentów z przełykiem
Barretta,

– w leczeniu raka przełyku, niekwalifikującego się do leczenia operacyjnego i/lub
radioterapii,

– w leczeniu wczesnych raków żołądka u pacjentów niekwalifikujących się do
operacji,

– w leczeniu gruczolakoraków, raka okrężnicy i odbytnicy – leczenie przygoto-
wawcze, któremu towarzyszy następowy zabieg chirurgiczny.

17.3.7.  Choroby dróg moczowych

Aktualne wskazania do stosowania terapii fotodynamicznej w urologii obejmują
m.in. takie schorzenia, jak [2, 12–14, 36, 37, 38, 39, 40]:

– rak przejściowokomórkowy (transitional cell carcinoma – TCC) pęcherza
moczowego, nieinwazyjny, niezależnie od stopnia zróżnicowania histologicz-
nego,

– dysplazja i inne stany przednowotworowe u pacjentów po zakończonym lecze-
niu TCC pęcherza moczowego,

– zapalenie żołędzi prącia i napletka z cechami dysplazji nabłonkowej oporne na
leczenie konwencjonalne.

Na rysunku 17.12 przedstawiony został efekt terapii fotodynamicznej u pacjenta
z zapaleniem żołędzi prącia i napletka na podłożu infekcji Acinetobacterium Baumani
po uprzednim nieskutecznym leczeniu za pomocą miejscowej antybiotyko- i sterydo-
terapii oraz zabiegów krioterapii.
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Stan przed PDT                                                          Stan po PDT

Rys. 17.12. Efekt terapii fotodynamicznej w leczeniu zapalenia żołędzi prącia i napletka

17.3.8.  Choroby żeńskiego narządu rodnego

W ginekologii za pomocą terapii fotodynamicznej leczy się m.in. takie schorzenia,
jak [2, 12–14, 41, 42, 43]:

– liszaj twardzinowy sromu (lichen sclerosus),
– śródnabłonkowa neoplazja sromu w stadium VIN 1,
– kłykciny kończyste sromu,
– wznowy miejscowe nowotworu sromu niekwalifikujące się do ponownego za-

biegu (zły ogólny stan zdrowia pacjentki lub lokalizacja zmiany np. w pa-
chwinie czy cewce moczowej) lub brak zgody pacjentki na leczenie opera-
cyjne.

17.3.9.  Choroby układu kostnego

Terapie fotodynamiczną próbuje się też stosować w ortopedii do leczenia pierwot-
nych nowotworów kości (mięsaków) [44, 45]. Podejmowane są także pionierskie pró-
by terapii fotodynamicznej zmian przerzutowych do kości.

Na rysunku 17.13 przedstawiony został opracowany w Oddziale Klinicznym Cho-
rób Wewnętrznych, Angiologii i Medycyny Fizykalnej w Bytomiu sposób śródopera-
cyjnej aplikacji promieniowania laserowego na lożę pooperacyjną u pacjenta po wy-
łuszczeniu litego przerzutu szpiczaka mnogiego do kości piszczelowej.
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Rys. 17.13. Sposób śródoperacyjnej aplikacji promieniowania laserowego
podczas terapii fotodynamicznej przerzutu szpiczaka mnogiego do kości piszczelowej

17.4.  Ograniczenia i perspektywy
terapii fotodynamicznej

Jak każda metoda, również terapia fotodynamiczna ma pewne ograniczenia. Aktu-
alnie lista ograniczeń obejmuje przede wszystkim takie zagadnienia, jak:

– synteza fotouczulaczy o odpowiednich właściwościach (maksimum absorpcji
w zakresie światła czerwonego i bliskiej podczerwieni, dopasowanie pasma ab-
sorpcji do pasma wzbudzenia, trwałość fotooptyczna, równomierna kumulacja
w tkankach, wysoki współczynnik klirensu osoczowego i tkankowego, wysokie
powinowactwo do tkanki nowotworowej),

– dostępności leczonych narządów dla fotouczulacza i aplikowanego światła
(istotne znaczenie fotoimmunoterapii polegającej na przyłączeniu cząsteczek
fotouczulacza do przeciwciała monoklonalnego skierowanego przeciw antyge-
nom powierzchniowym guza nowotworowego [46] oraz konieczność opraco-
wania nowych sposobów naświetlania tkanek, zwłaszcza przy śródmiąższowej
aplikacji światła),

– optyczne właściwości naświetlanych tkanek (zawartość wody, hemoglobiny,
barwników endogennych, melaniny),
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– odpowiednie wysycenie tkanek tlenem (możliwość zwiększenia prężności tkan-
kowej tlenu poprzez łączenie terapii fotodynamicznej z hiperbaryczną terapią
tlenową),

– ograniczona wydajność dotychczasowych źródeł światła w stosunku do foto-
uczulaczy II i III generacji (celowość konstrukcji dostrajalnych laserów pracu-
jących na ciele stałym, np. takich jak tytanowo-szafirowy lub aleksandrytowy,
które generują promieniowanie o długości fali z zakresu 690–1100 nm) [8],

– ograniczona skuteczność terapeutyczna w przypadku guzów nowotworowych
o dużych rozmiarach (możliwość poprawy poprzez uzupełnienie terapii fotody-
namicznej za pomocą hipertermii stosowanej w trakcie lub bezpośrednio po za-
kończeniu naświetlania),

– działania uboczne terapii wynikające z długotrwałej nadwrażliwości organizmu
na światło słoneczne po parenteralnym (pozażołądkowym) podaniu fotouczula-
cza oraz odczucia bólowe podczas naświetlania skóry,

– relatywnie wysokie kosztów aktualnie dostępnej aparatury i fotouczulaczy.
Zgodnie z opinią specjalistycznych towarzystw naukowych zajmujących się za-

gadnieniami terapii fotodynamicznej warunkiem dalszego rozwoju tej metody leczni-
czej jest m.in.:

– prowadzenie wieloośrodkowych, międzynarodowych, randomizowanych (kon-
trolowanych) badań III fazy opartych na dużym materiale klinicznym,

– wdrażanie standardów PDT do zestawu procedur finansowanych przez odpo-
wiednie dla danego kraju Fundusze Zdrowotne,

– obniżenie kosztów terapii,
– systematyczne podnoszenie kwalifikacji lekarzy i personelu (fizyków, inżynie-

rów biomedycznych, etc.) pracującego w ośrodkach prowadzących terapię foto-
dynamiczną,

– systematyczne i szerokie informowanie społeczności lekarskiej o możliwościach te-
rapii fotodynamicznej w zakresie poszczególnych specjalności medycznych,

– prowadzenie akcji informacyjnej na poziomie ogólnodostępnych dla pacjenta
mediów: prasa, radio, telewizja.
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18.1. Wstęp

Ze względu na interdyscyplinarny charakter badań prowadzonych w zakresie biome-
dycyny laserowej, zapoznanie się z przykładowymi zagadnieniami rachunkowymi, pomo-
że zrozumieć niektóre aspekty związane z zastosowaniem laserów w medycynie. Prak-
tyczne rozwiązywanie problemów związanych z biomedycyną laserową, z którymi lekarz,
fizyk lub inżynier może się spotkać życiu zawodowym, jest niezmiernie istotne. W niniej-
szym rozdziale przedstawione zostaną przykładowe zadania dotyczące tej tematyki.

W celu ujednolicenia oznaczeń wielkości fizycznych, stosowanych w analizowa-
nych zadaniach, poniżej zamieszczono wykaz symboli wraz z objaśnieniami:

λ − długość fali;
c – prędkość światła w próżni;
n − współczynnik załamania światła;
η − wydajność emisyjna, sprawność;
Vi − prędkość światła w ośrodku;
νi − częstotliwość światła;
P − moc znamionowa źródła światła;

V. Optyka biomedyczna na przykładach
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Pszczyt − moc szczytowa promieniowania laserowego;
Pśr − moc średnia promieniowania laserowego;
GP − gęstość mocy promieniowania laserowego;
α − kąt padania światła na powierzchnię ośrodka;
β − kąt załamania wiązki świetlnej w ośrodku;
S − pole powierzchni plamki laserowej;
frep − częstotliwość repetycji impulsów laserowych;
timp − czas trwania impulsu laserowego;
Eimp − energia pojedynczego impulsu laserowego;
T − okres impulsu laserowego;
w0 − promień wiązki gaussowskiej w przewężeniu;
w(z) − promień wiązki gaussowskiej w odległości z od przewężenia;
zR − odległość Rayleigha;
zi − odległość odbiornika od przewężenia wiązki w0;
θ − rozbieżność dwupołówkowa wiązki gaussowskiej;
I − natężenie wiązki świetlnej;
I(r, z) − średnie natężenie wiązki gaussowskiej w odległości r od osi optycznej na

powierzchni detektora oddalonego o z od przewężenia;
r − odległość detektora od osi optycznej;
K − wzmocnienie wiązki laserowej;
H − napromienienie;
E − natężenie napromienienia (termin stosowany w normach BHP, wielkość

równoznaczna gęstości mocy);
teksp − czas ekspozycji na promieniowanie świetlne;
Φ − zdolność zbierająca oka osoby normowzrocznej;
f ′ − odległość ogniskowa obrazowa;
Δ f ′ − zmiana odległości ogniskowej oka osoby z wadą refrakcji w stosunku do

odległości ogniskowej oka osoby normowzrocznej;
d − średnica plamki laserowej;
dźr − średnica źrenicy oka;
MDE − maksymalna wartość napromienienia;
OD − gęstość optyczna okularów ochronnych;
Ttrans − współczynnik transmisji;
ξS − moc optyczna soczewki skupiającej;
L – długość komory rezonansowej lasera;
θdyf – rozbieżność wiązki ograniczonej dyfrakcyjnie przez aperturę;
Ai, Am – wartość absorbancji;
Cfi – stężenie procentowe;
cm – stężenie molowe;
μa − liniowy współczynnik absorpcji;
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μs – współczynnik rozpraszania;
μ ′s – zredukowany współczynnik rozpraszania;
μT – całkowity współczynnik tłumienia;
μeff – efektywny współczynnik tłumienia;
g – bezwymiarowy współczynnik anizotropii rozpraszania;
ks – bezwymiarowy współczynnik rozpraszania;
δ – głębokość penetracji;
a − albedo;
x – średnia droga swobodna pomiędzy aktami absorpcji lub rozpra-

szania;
Zterm – głębokość penetracji termicznej;
τterm – czas relaksacji termicznej;
D – dawka dostarczonej energii świetlnej;

*
iowapowierzchnD – dawka fotodynamiczna powierzchniowa;

ε – współczynnik ekstynkcji fotouczulacza;
b – współczynnik konwersji;
h – stała Plancka;
ρ – gęstość tkanki;
zmartwicy – głębokość martwicy tkanki nowotworowej.

18.2. Przykładowe zadania z rozwiązaniami

Zadanie1
Laser He-Ne o mocy znamionowej P równej 200 mW emituje promieniowanie

o długości fali 632,8 nm. Skolimowana wiązka laserowa o średnicy d równej 3 mm,
rozchodząca się w powietrzu, pada na ośrodek o współczynniku załamania światła n
równy 1,35. Laser charakteryzuje się 85% wydajnością emisyjną η. Jaka jest wartość
prędkości V2, długości fali λ2 oraz częstotliwości światła ν2 laserowego w tym ośrod-
ku? Wyznacz natężenie wiązki laserowej wyrażone poprzez gęstość mocy GP [W/m2].
Jakim rodzajem lasera ze względu na rodzaj ośrodka aktywnego jest rozważane źródło
światła? Jakie znasz jeszcze źródła laserowe tego samego typu? Wyznacz kąt załama-
nia wiązki β, gdy pada ona na ośrodek pod kątem α = 34°.

Rozwiązanie

Dane:
λ = 632,8 nm; P = 200 mW; d = 3 mm; α = 34o; n1 = 1; n2= 1,35; c = 3·108 m/s;
η = 85%.
Szukane: A) V2; B) ν ; C) 2λ ; D) GP; E) rodzaj lasera; F) β.
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A) Prędkość światła w ośrodku.
Zgodnie z prawem załamania

1

2

2

1

n
n

V
V

= ,

gdzie V1, V2 oznaczają prędkości światła w ośrodku o współczynniku załamania od-
powiednio n1, n2. Zatem

n1 = 1,  n2 = 1,35,  stąd  
2

1
12 n

nVV = ,

2
2 n

cV =   (gdyż V1 = c),

s
m102,2

35,1
s
m103

8

8

2 ⋅=
⋅

=V .

B) Częstotliwość światła laserowego w ośrodku.
Drgania wzbudzone mają tę samą częstotliwość, jak źródło wzbudzające, często-

tliwość światła nie ulega zmianie v1 = v2.

C) Długość fali w ośrodku o współczynniku załamania n2 ulegnie zmianie i będzie
wynosić:

2

11
2 n

n⋅
=
λλ ,

nm.7,468
35,1

nm8,632
2 ==λ

D) Gęstość mocy GP. Aby wyznaczyć tę wielkość, w pierwszej kolejności należy
obliczyć pole powierzchni S przekroju plamki laserowej o średnicy d:

2

2
⎟
⎠
⎞

⎜
⎝
⎛⋅=

dS π ,

zatem
23 m1071,4 −⋅=S .

Gęstość mocy GP, czyli moc przypadająca na jednostkę powierzchni S wynosi:

S
PGP ⋅

=
η ,
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223 m
mW3609

m1071,4
mW20085,0

=
⋅
⋅

= −GP ,

2m
W61,3=GP .

E) Klasyfikacja lasera ze względu na ośrodek aktywny.
Laser He-Ne jest laserem gazowym.

F) Kąt załamania wiązki β możemy wyznaczyć bezpośrednio z prawa załamania
światła w następujący sposób:

1

2

sin
sin

n
n

=
β
α ,

stąd

αβ sinsin
2

1 ⋅=
n
n .

Zatem kąt załamania skolimowanej wiązki świetlnej wynosi:

°=⎟⎟
⎠

⎞
⎜⎜
⎝

⎛
= 47,24sinsinarc

2

1 αβ
n
n .

Zadanie 2

Laser Nd:YAG o długości fali 1064 nm o impulsowym trybie pracy generuje pro-
mieniowanie o następującej charakterystyce (patrz rys. 18.1):

Rys. 18.1. Charakterystyka promieniowania lasera

Wyznacz moc szczytową Pszczyt, moc średnią Pśr, częstotliwość repetycji impul-
sów frep., czas trwania impulsu timp oraz energię pojedynczego impulsu Eimp.
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Rozwiązanie

Szukane: A) Pszczyt, B) timp, C) frep, D) Pśr, E) Eimp.

Na podstawie rysunku możemy bezpośrednio wyznaczyć następujące wielkości:

A) moc szczytową Pszczyt = 0,05 mW;

B) czas trwania impulsu timp = 3 ns oraz okres T = 5 ns.
Korzystając z tych wielkości możemy wyznaczyć kolejne: Pśr, frep, timp, Eimp, w na-

stępujący sposób.

C) częstotliwość repetycji:

Hz10125,01 9
rep ⋅==

T
f .

D) moc średnia:

imprepszczytśr tfPP ⋅⋅= ,

s103Hz10125,0W1005,0 993
śr

−− ⋅⋅⋅⋅⋅=P ,

mW75,18W10875,1 5
śr =⋅= −P .

E) energia pojedynczego impulsu:

Wielkość ta jest opisana następującą zależnością ∫=
1

0

)(imp

t

t

dttPE , zatem jest ona rów-

na polu powierzchni pod krzywą, opisującą przebieg czasowy pojedynczego impulsu:

impszczytimp tPE ⋅= ,

J105,1ns3mW05,0 13
imp

−⋅=⋅=E .

Zadanie 3

Źródło laserowe generuje promieniowanie o długości fali λ równej 534 nm, które
jest wiązką gaussowską. W przewężeniu 0w  wiązka ma promień przekroju poprzecz-
nego równy 0,8 mm. Jakie są podstawowe właściwości tego rodzaju wiązek? Wy-
znacz:

(A) odległość zR, w jakiej promień wiązki w(zR) będzie równy 20w ,
(B) dwupołówkową rozbieżność wiązki θ,
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(C) biorąc pod uwagę fakt, iż odbiornik znajduje się w odległości z1 = 0,7 m od
przewężenia wiązki w0, wyznacz promień wiązki w(z1) w płaszczyźnie detektora, roz-
bieżność wiązki, średnie natężenie ),( 1zrI i  na powierzchni detektora w odległości
r1 = 0 oraz r2 = 0,5 cm od osi optycznej,

(D) rozbieżność wiązki ograniczonej dyfrakcyjne przez aperturę o średnicy 4 cm.

Rys. 18.2. Schematyczne przedstawienie wiązki gaussowskiej, zmian rozkładu energii
propagującej wiązki oraz podstawowych parametrów ją opisujących:

w0 – przewężenie wiązki, zR – odległość Rayleigha, θ – rozbieżność dwupołówkowa wiązki

Rozwiązanie

Dane:
wo = 0,8 mm; λ = 534 nm; mm13,12)( == oR wzw ; z1 = 0,7 m; r1 = 0 cm,
r2 = 0,5 cm.
Szukane: A) zR = ?; B) )( 1zw  = ?; C) θ = ?; D) );( 11 zrI  = ? oraz );( 12 zrI  = ?.

A) Korzystając z zależności 
2

1)( ⎟⎟
⎠

⎞
⎜⎜
⎝

⎛
⋅
⋅

+=
o

o w
zwzw

π
λ , możemy wyznaczyć odle-

głość, w której promień wiązki )( Rzw  będzie wynosił mm.13,12 =ow

λ

π⋅⋅
⎟⎟
⎟

⎠

⎞

⎜⎜
⎜

⎝

⎛
−⎟⎟

⎠

⎞
⎜⎜
⎝

⎛

=

2
0

2

0
1)( w

w
zw

z ,

m76,3=z .



I. BUZALEWICZ i in.440

Odległość tę nazywany odległością Rayleigha. W przypadku, gdy 2)( oR wzw = ,

wyrażenie 2)(
2

0
=⎟⎟

⎠

⎞
⎜⎜
⎝

⎛
w

zw , więc odległość zR można wyznaczyć bezpośrednio za pomo-

cą równania:

λ
π 2

0wzR
⋅

= .

B) Jeżeli odbiornik znajduje się w odległości z1, wówczas promień wiązki w(z1)
jest równy:

2

2
0

1
1 1)( ⎟

⎟
⎠

⎞
⎜
⎜
⎝

⎛

⋅
⋅

+=
w
zwzw o π

λ ,

mm.814,0)( 1 =zw

C) Dwupołówkowa rozbieżność wiązki:

0

2
w⋅
⋅

=
π

λθ ,

rad1025,4
m108,0
m105342 4

3

9
−

−

−

⋅=
⋅⋅
⋅⋅

=
π

θ ,

mrad.425,0=θ

D) Średnie natężenie światła na powierzchni detektora w odległości r od osi
optycznej może być wyznaczone na podstawie poniższej zależności:

⎥⎦
⎤

⎢⎣
⎡

⎟⎟
⎠

⎞
⎜⎜
⎝

⎛
−⎟⎟

⎠

⎞
⎜⎜
⎝

⎛
= 22

22
0

m
W

)(
2exp

)(
),(

zw
r

zw
wzrI ,

⎟⎟
⎠

⎞
⎜⎜
⎝

⎛
−⎟⎟

⎠

⎞
⎜⎜
⎝

⎛
=

)(
2exp

)(
),(

1
2

2
1

2

1

0

zw
r

zw
wzrI ,

zatem

2

2
0

11 m
W966,0

)(
),( =⎟⎟

⎠

⎞
⎜⎜
⎝

⎛
=

zw
wzrI ,
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( )
( ) ⎟

⎟

⎠

⎞

⎜
⎜

⎝

⎛

⋅

⋅
−⎟⎟

⎠

⎞
⎜⎜
⎝

⎛
⋅
⋅

=
−

−

−

−

23

222

3

3

12
m100814,0

m105,02exp
m10814,0

m108,0),( zrI ,

2
33

12 m
W1057,1)5,75exp(966,0),( −⋅=−⋅=zrI .

Na podstawie uzyskanych wartości średniego natężenia światła na powierzchni de-
tektora widzimy, iż mamy do czynienia ze znacznym spadkiem wartości natężenia
wraz ze wzrostem odległości r od osi optycznej.

Zadanie 4

Laser He-Ne o mocy 3 mW generuje wiązkę o rozbieżności 0,8 mrad i oświetla
oczy obserwatora, który jest krótkowidzem o wadzie refrakcji 2D. Przyjmując uprosz-
czony model oka – model Gullstranda–Emsleya, zakładamy, że współczynnik załama-
nia n wnętrza oka wynosi 4/3, a długość gałki ocznej jest równa 22,2 mm. Zdolność
zbierająca oka osoby normowzrocznej wynosi 60 dioptrii. Średnica źrenicy wynosi
5 mm. Wyznacz:

(A) odległość ogniskową obrazową układu optycznego oka krótkowidza f ′,
(B) przesunięcie ∆ f ′ płaszczyzny ogniskowej obrazowej oka w stosunku do poło-

żenia siatkówki,
(C) średnicę S wiązki laserowej na powierzchni siatkówki,
(D) wzmocnienie wiązki K wywołanie zdolnością skupiającą oka,
(E) napromienienie H,
(F) natężenie napromienienia E przy ekspozycji teksp trwającej 0,2 s.

Rozwiązanie

Dane:
P = 3 mW; teksp = 0,2 s; λ = 632,4 nm; θ = 0,8 mrad; ∆ξOK = 5D; n = 4/3;
f ′o = 2,22 cm; dśr = 5 mm.
Szukane: A) f ′ = ?;B) ∆ f ′ = ?; C) d = ?; D) K = ?; E) H = ?; F) E = ?.

A) Zdolność zbierająca oka osoby normowzrocznej wynosi φ  = 60 D. U krótko-
widza zdolność zbierająca K

okφ  jest większa o ∆ξOK, czyli w analizowanym przypadku
wynosi 65 dioptrii. Stąd odległość ogniskową f ′ możemy wyznaczyć w następujący
sposób:

K
nf
ok

'
φ

= ,

f ′ = 0,0205 m = 2,05 cm.
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B) Zmiana odległości ogniskowej oka krótkowidza w stosunku do odległości ogni-
skowej oka osoby normowzrocznej wynosi:

fff ′−′=Δ 0' ,

cm28,0'=Δf .

C) W celu wyznaczenia średnicy plamki laserowej na siatkówce konieczne jest
określenie jej średnicy w płaszczyźnie ogniskowej oka. U osoby krótkowzrocznej
wejściowa wiązka świetlna jest ogniskowana przed siatkówką. Średnica plamki lase-
rowej w płaszczyźnie ogniskowej wynosi:

θ⋅′= fd ,

cm1064,1rad108,0cm05,2 33 −− ⋅=⋅⋅=d .

Średnica plamki na powierzchni siatkówki wynosi natomiast:

22
siatk )( fdd ′Δ′+= θ ,

2
2

siatk
2

⎟
⎠
⎞

⎜
⎝
⎛ ′Δ⋅+= f

d
dd

π
λ ,

cm1007,7 3
siatk

−⋅=d .

Powierzchnia plamki na siatkówce:

2
siatk

2
⎟
⎠
⎞

⎜
⎝
⎛=

dS π ,

25 cm109,3 −⋅=S .

D) Wzmocnienie wiązki laserowej w wyniku jej zogniskowania przez układ
optyczny oka jest równe stosunkowi pola powierzchni źrenicy oka do pola powierzch-
ni obrazu plamki na siatkówce:

siatk

źr

P
PK = ,

3
25

2

1003,5
cm109,3
cm19625,0

⋅=
⋅

= −K .
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E) Wartość napromienienia:

ekspt
S
PH ⋅= ,

225

3

cm
J38,152,0

cm109,3
W103

=⋅
⋅
⋅

= −

−

H .

F) Natężenie napromienienia:

S
PE = ,

2cm
W9,76=E .

Zadanie 5
Pewien laser o mocy P równej 20 W generuje promieniowanie, na które ekspo-

nowane jest oko ludzkie przez czas t równy 0,5·10–3 s. Średnica d przekroju wiązki
laserowej jest równa 6 mm. Wyznacz minimalną gęstość optyczną OD okularów
ochronnych, które zapewnią bezpieczną pracę z tym laserem oraz zabezpieczą oczy.
Korzystając z prawa Lamberta–Beera, zdefiniuj gęstość optyczną. Określ współ-
czynnik transmisji okularów dla tego źródła światła, skoro zgodnie z normą BHP
PN-EN 60825-1:2010 maksymalna wartość natężenia napromienienia MDE wynosi
24,5 W/cm2.

Rozwiązanie

Dane:
P = 10 W; t = 0,5·10–3 s; dźr = 6 mm; MDE = 24,5 W/cm2.
Szukane: A) OD = ?; B) Ttrans = ?.

A) W celu wyznaczenia gęstości optycznej okularów niezbędnych do zabezpie-
czenia oka obserwatora przed uszkodzeniem przez światło laserowe, konieczne
jest wyznaczenie wartości natężenia napromienienia analizowanego promieniowa-
nia. Pole powierzchni przekroju poprzecznego wiązki laserowej padającej na oko
wynosi:

2

2
⎟
⎠
⎞

⎜
⎝
⎛⋅=

dS π ,

2cm2896,0=S ,
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zatem natężenie napromienienia wynosi:

22 cm
W1,69

cm2896,0
W20

==E .

Wartość gęstości optycznej okularów ochronnych wynosi zatem:

⎥⎦
⎤

⎢⎣
⎡=

MDE
EOD 10log ,

68,1
5,24
1,69log10 =⎥
⎦

⎤
⎢
⎣

⎡
=OD .

B) Ponieważ filtr o gęstości optycznej OD został oświetlony przez wiązkę świetlną
o natężeniu I0, zatem natężenie I wiązki po przejściu przez ten filtr można opisać za-
leżnością:

ODII −⋅= 100 .

Zatem współczynnik transmisji wynosi:

02,010
0

trans === −OD

I
IT .

Zadanie 6

Wycinek tkanki wątroby o wymiarach 3 cm × 2,5 cm × 1,54 cm (dł. × szer. × grub.)
jest oświetlony przez wiązkę lasera o długości fali 514,5 nm i mocy nominalnej P
równej 20 mW. Wydajność energetyczna η tego źródła wynosi 62%. Wiązka laserowa
o średnicy d równej 2,5 cm i przewężeniu wo równym 3 mm pada na soczewkę sku-
piającą o współczynniku załamania światła Sn  równym 1,5 oraz mocy optycznej rów-
nej 6D, która skupia wiązkę na powierzchni tkanki znajdującej się w płaszczyźnie
ogniskowej obrazowej tej soczewki. Zakładamy, iż powierzchnia tkanki jest idealnie
płaska. Wyznacz gęstość mocy GP0 wiązki na powierzchni tkanki. Wiedząc, że gę-
stość mocy GPwyj wiązki po przejściu przez tkankę wynosi 1,02 × 10–9 W/cm2, określ
wartość liniowego współczynnika absorpcji μa promieniowania dla rozważanej długo-
ści fali przez tkankę wątroby.

Rozwiązanie

Dane:
Wymiary tkanki 3 cm × 2,5 cm × 1,54 cm; λ = 514 nm; P = 20 mW; η = 62%;
d = 2,5 cm; nS = 1,5; w0 = 3 mm; ξS = 6D; GPwyj = 1,02·10–9 W/cm2.
Szukane: A) GP0 = ?; B) μa = ?.
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A) W celu określenia pola powierzchni przekroju wiązki laserowej zogniskowanej
przez soczewkę skupiającą na powierzchni tkanki, w pierwszej kolejności należy wy-
znaczyć rozbieżność wiązki laserowej θ :

0

2
wπ
λθ = ,

mrad11,0=θ .

Ponieważ powierzchnia tkanki zlokalizowana jest w płaszczyźnie ogniskowej so-
czewki, więc średnicę d przekroju poprzecznego wiązki na powierzchni tkanki można
wyznaczyć za pomocą zależności:

.fd f ′⋅=θ

Konieczne jest zatem określenie odległości ogniskowej obrazowej soczewki na pod-
stawie znajomości jest jej zdolności zbierającej, jak również współczynnika załamania
światła materiału, z jakiego jest ona wykonana, według poniższego wzoru:

.1
fS ′

=Φ

Odległość ogniskowa obrazowa wynosi:

6,161
=

Φ
=′

s
f  cm.

Zatem średnica przekroju poprzecznego wiązki na powierzchni tkanki jest równa:

cm1083,1rad1011,0cm6,16 33 −− ⋅=⋅⋅=fd

a pole powierzchni przekroju tej wiązki
2

2
⎟
⎠
⎞

⎜
⎝
⎛=

dS π ,

.cm1062,2 26−⋅=S

Znając powyższe wielkości, jesteśmy w stanie wyznaczyć wartość gęstości mocy
(natężenia napromienienia) na powierzchni tkanki:

S
PGP η

=0 ,

226

3

0 cm
W8,4732

cm1062,2
W102062,0

=
⋅

⋅⋅
= −

−

GP .
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B) Aby wyznaczyć liniowy współczynnik absorpcji tkanki, należy skorzystać z prawa
Lamberta–Beera w następującej postaci:

{ }xGPGP aowyj μ−= exp .

Grubość tkanki x wynosi 1,5 cm, zatem:

⎟⎟
⎠

⎞
⎜⎜
⎝

⎛
−=

0

ln1
GP

GP
x

wyj
aμ ,

1
2

29

cm9,18
W/cm8,4732

W/cm1002,1ln
cm54,1

1 −
−

=⎟⎟
⎠

⎞
⎜⎜
⎝

⎛ ⋅
−=aμ .

18.3. Zadania do samodzielnego rozwiązywania

Zadanie 1

Liniowo spolaryzowana wiązka światła laserowego (kierunek drgań wektora pola
elektrycznego 0E  prostopadły do osi optycznej) o gęstości mocy GP0 = 22,5 mW/cm2

pada kolejno na dwa polaryzatory. Oś transmisji pierwszego z nich jest zlokalizowana
pod kątem 60° w stosunku do początkowego kierunku drgań wektora pola elektrycz-
nego wiązki wejściowej (patrz rys. 18.3).

Rys. 18.3. Schematyczne przedstawienie układu złożonego z polaryzatorów

(A) Określ gęstość mocy GP1 wiązki po przejściu przez pierwszy polaryzator
(TP1).

(B) Jaka jest gęstość mocy wiązki wyjściowej GP2 po przejściu przez oba polary-
zatory, wiedząc, że stosunek kwadratu wartości amplitudy pola elektrycznego
wiązki po przejściu przez drugi polaryzator (TP2) do kwadratu wartości am-
plitudy pola elektrycznego po przejściu przez pierwszy polaryzator (TP1) wy-
nosi 0,75.
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(C) Pod jakim kątem α zlokalizowana jest oś transmisji drugiego polaryzatora
w stosunku do osi poprzedniego polaryzatora?

Zadanie 2

Laser He-Ne o długości fali 632,8 nm o przerywanym trybie pracy generuje pro-
mieniowanie o następującej charakterystyce (patrz rys. 18.4):

Rys. 18.4. Charakterystyka promieniowania lasera

Wyznacz lub określ:
(A) Moc szczytową Pszczyt.
(B) Moc średnią Pśr.
(C) Częstotliwość repetycji impulsów frep.
(D) Czas trwania impulsu timp.
(E) Energię pojedynczego impulsu Eimp.

Zadanie 3

Rysunek 18.5 obrazuje schemat komory rezonansowej pewnego lasera gazowego,
gdzie KG oznacza komorę rezonansową wypełnioną mieszaniną gazów; Z1 – płaskie
zwierciadło nieprzepuszczalne, Z2 – zwierciadło półprzepuszczalne. W celu uzyskania
odpowiedniego stopnia polaryzacji światła generowanego przez laser w wyniku se-
lektywnego odbicia zazwyczaj stosuje się dwa (wejściowe i wyjściowe) okna polary-
zacyjne (OB1, OB2). Na jakiej zasadzie opiera się działanie okien polaryzacyjnych?
Zakładamy, że dla długości fali 632,8 nm, współczynnik załamania światła okien po-
laryzacyjnych wynosi 1,5. Dodatkowo zakładamy, iż współczynnik załamania światła
mieszanki gazowej wypełniającej komorę rezonatora wynosi w przybliżeniu 1.

(A) Wyznacz minimalną długość L komory rezonansowej w przypadku światła
o długości fali 632,8 nm oraz 1,5355 μm.

(B) Wyznacz, pod jakim kątem α względem osi komory rezonansowej wypełnio-
nej powietrzem, powinny być zlokalizowane okna, aby zapewnić maksymalną
polaryzację wyjściowej wiązki laserowej.

(C) Określ kąty α′ , jakie tworzą z normalną do powierzchni okien promienie
wiązki laserowej wejściowej i wyjściowej.
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Rys. 18.5. Schemat komory rezonansowej

Zadanie 4

Światło generowane przez laser He-Ne jest wiązką gaussowską, która w przewęże-
niu w0 ma promień przekroju równy 3 mm. Biorąc pod uwagę fakt, iż odbiornik znaj-
duje się w odległości z = 1200 m od przewężenia wiązki, wyznacz:

(A) Promień wiązki w płaszczyźnie detektora w(z).
(B) Odległość Rayleigha zR.
(C) Rozbieżność wiązki θ .
(D) Średnie natężenie wiązki na powierzchni detektora wzdłuż osi optycznej I(0, z).
(E) Średnie natężenie wiązki świetlnej I(r, z) na powierzchni detektora w odległo-

ści r = 0,5 cm od osi optycznej.
(F) Jaka będzie rozbieżność θdyf wiązki ograniczonej dyfrakcyjne przez aperturę o

średnicy 4 cm?

Zadanie 5

Dioda laserowa o mocy 5 mW oświetla oko tak, że na rogówkę pada wiązka pro-
mieni równoległych. Wiązka ta jest następnie ogniskowana przez układ optyczny oka,
w wyniku czego na siatkówce osoby bez wad refrakcji powstaje plamka rozmycia
o średnicy 15 μm.

(A) Wyznacz gęstość mocy GP1 wiązki świetlnej na powierzchni siatkówki.
(B) U osoby krótkowzrocznej średnica plamki laserowej na powierzchni siatków-

ki wynosi 25 μm. Jaka będzie wartość gęstości mocy GP2 wiązki świetlnej na
powierzchni siatkówki w tym przypadku. Jaki jest związek pomiędzy gęsto-
ścią mocy a wielkością plamki.

Zadanie 6

Dioda laserowa o mocy 2 mW generuje promieniowanie o długości fali 405 nm i roz-
bieżności wiązki θ równej 0,6 mrad. Przez 30 s oświetla ona oko osoby normowzrocz-
nej. Wiedząc, że odległość ogniskowa oka ludzkiego, czyli odległość pomiędzy ro-
gówką a siatkówką, wynosi 1,7 cm, określ:

(A) Natężenie napromienienia E.
(B) Napromienienie powierzchni H siatkówki.
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Zadanie 7

Laser kryptonowy o mocy 40 W oświetla źrenicę oka o średnicy 5 mm przez
0,25 s. Przyjmij, iż maksymalne dopuszczalne napromienienie oka eksponowanego
na ten rodzaj promieniowania wynosi 2,5 × 10–3 W/cm2. Wyznacz minimalną gęstość
optyczną OD okularów ochronnych w celu ochrony struktur anatomicznych oka przed
uszkodzeniem.

Zadanie 8

Laser argonowy generuje promieniowanie o długości fali 514 nm i mocy 30 W, na
które eksponowane jest przez 9 μs oko ludzkie o średnicy źrenicy równej 8 mm. Roz-
bieżność wiązki wynosi 20 mrad. Zgodnie z normą BHP PN-EN 60825-1:2010 mak-
symalna wartość napromienienia dla analizowanej długości fali oraz warunków eks-
pozycji wynosi 0,791 W/cm2.

(A) Wyznacz minimalną gęstość optyczną OD1 okularów ochronnych, które za-
pewnią bezpieczną pracę z tym laserem oraz zabezpieczą oczy.

(B) Jakim rodzajem filtra: amplitudowym czy fazowym są okulary ochronne?
(C) Czy na potencjalne uszkodzenie oka może wpływać stan oświetlenia pomiesz-

czenia, w którym się znajdujemy?
(D) Wyznacz wartość OD2 dla źrenicy oka ludzkiego o średnicy 3 mm.
(E) Korzystając z prawa Lamberta zdefiniuj gęstość optyczną. Dla obu przypad-

ków wyznacz współczynnik absorpcji materiału, z jakiego wykonane zostały
filtry, jeżeli grubość filtrów wynosi 15 mm. W jaki sposób można zwiększyć
wartość gęstości optycznej okularów ochronnych?

(F) Określ współczynniki transmisji T okularów dla rozważanej długości fali.

Zadanie 9

Dane są trzy próbki roztworów tego samego fotouczulacza ( f1, f2, f3) – używane-
go w PDT i PDD, rozpuszczone w rozpuszczalniku (R), próbka z samego rozpusz-
czalnika (R) oraz mieszanina roztworów tych fotouczulaczy (m( f1, f2, f3)). Próbki
umieszczono w kuwetach o wymiarach 2 cm × 2 cm × 3 cm. Każdą z nich oświetlo-
no promieniowaniem o długości fali λ = 475 nm. W celu poszerzenia wiązki gaus-
sowskiej, której przewężenie wynosi 0,15 mm, jest ona skierowana na soczewkę
rozpraszającą (soczewka cienka) o mocy (–23D), a następnie oświetla kuwetę, której
powierzchnia wejściowa leży w odległości 30 cm od tylnej powierzchni soczewki.
Moc nominalna źródła światła wynosi 20 mW. Wykonano serię pomiarów gęstości
mocy wiązki świetlnej po przejściu przez kuwetę za badaną substancją: GPf1 =
0,75GP0; GPf2 = 0,33GP0; GPf3 = 0,47GP0; GPR = 0,98GP0; GPm( f1, f2, f3)
= 0,25GP0. Liniowy współczynnik absorpcji omawianego fotouczulacza wynosi
21,6 cm–1, a rozpuszczalnika odpowiednio 0,1 cm–1. Następnie do mieszaniny róż-
nych stężeń fotouczulacza m( f1, f2, f3) dodano roztwór innego fotouczulacza o linio-
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wym współczynniku absorpcji równym μa = 12 cm–1 tak, że gęstość mocy wiązki
wyjściowej wynosi GPw = 0,14GP0.

(A) Wyznacz wartość gęstości mocy wiązki wejściowej GP0 padającej na pierw-
szą powierzchnię kuwety.

(B) Wykorzystując wyniki pomiarów gęstości mocy, określ wartość absorban-
cji Ai wszystkich próbek.

(C) Znając wartości liniowych współczynników absorpcji, określ stężenie pro-
centowe Ci fotouczulaczy we wszystkich próbkach zakładając, że stężenie jest
jednorodne w całej objętości.

(D) Sporządź wykres zależności absorbancji od stężenia fotouczulacza znajdują-
cego się w roztworze.

(E) Wyznacz liniowy współczynnik absorpcji μa
m uzyskanej w ten sposób miesza-

niny m( f1, f2, f3) dwóch fotouczulaczy oraz jej absorbancję Am.

Zadanie 10

Przyjmujemy warstwowy model tkanki, w którym powierzchnie poszczególnych
warstw są idealnie płaskie (patrz rys. 18.6). Każda warstwa tkanki jest scharakteryzo-
wana przez współczynnik załamania światła ni, liniowy współczynnik absorpcji μa

i

oraz współczynnik rozpraszania μs
i. Bezwymiarowy współczynnik anizotropii wyrażo-

ny jest przez gi. Skolimowana wiązka światła laserowego λ = 635 nm generowana
przez źródło o mocy nominalnej 300 mW pada na pierwszą warstwę pod kątem α =
25° względem normalnej do jej powierzchni. Oświetlona powierzchnia tkanki została
ograniczona przez aperturę do obszaru o średnicy 2,5 cm. Kąt βi opisuje kąt załamania
wiązki świetlnej w i-tej warstwie, a GP0 wejściową gęstość mocy. Przyjmij, że bez-
wymiarowy współczynnik rozpraszania ks = 1,05.

Dane parametry:
1 warstwa: n1, μa

1, μs
1, g1, d1

n1 = 1,36; μa
1 = 2,3 cm–1; μs

1 = 58 cm–1; g1 = 0,99; d1 = 2 mm,
2 warstwa: n2, μa

2, μs
2, g2, d2

n2 = 1,39; μa
2 = 1,2 cm–1; μs

2 = 46 cm–1; g2 = 0,89; d2 = 4 mm,
3 warstwa: n3, μa

3, μs
3, g3, d3

n3 = 1,41; μa
3 = 3,2 cm–1; μs

3 = 87 cm–1; g3 = 0,84; d3 = 8 mm.

Rys. 18.6. Model tkanki z podziałem na warstwy
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(A) Na podstawie danych stwierdź, jakie zjawiska przeważają w oddziaływaniu
światła z tkanką?

(B) Jaki jest sens fizyczny współczynnika g?
(C) Wyznacz kąty βi, załamania każdej warstwy oraz drogę geometryczną zi, jaką

przebędzie wiązka w każdej warstwie.
(D) Określ głębokość penetracji δi każdej warstwy tkanki.
(E) Korzystając z zależności [ ]( )iiiosi zGPkGP βδ cos/exp −=  wyznacz gęstość

mocy w każdej z warstw.

Zadanie 11

Mamy dane dwa rodzaje tkanek: (a) płuc świni, (b) mózgu człowieka – substancja
biała, które zostały oświetlone normalną do ich powierzchni wiązką świetlną o długości
fali λ = 632,8 nm i średnicy 4 cm. Źródło światła ma moc 450 mW, lecz rzeczywista
sprawność jest o 15% mniejsza. Z uwagi na konieczność wykorzystania światła spola-
ryzowanego zastosowano polaryzator liniowy, którego oś transmisji jest zlokalizowa-
na pod kątem 15° względem wektora elektrycznego wiązki świetlnej. Wykorzystując
poniższe parametry optyczne:

(1) μa = 2,0 cm–1, μs = 301 cm–1, g = 0,93;
(2) μa = 22 cm–1, μs = 532 cm–1, g = 0,82.

Określ:
(A)  Całkowity współczynnik tłumienia μT.
(B)  Efektywny współczynnik tłumienia μeff.
(C)  Głębokość penetracji δ.
(D)  Średnią drogę swobodną x  między aktami absorpcji lub rozpraszania każdej

tkanki.
(E)  Gęstość mocy wiązki padającej normalnie na powierzchnię tkanki GP0.
(F)  Dawkę D dostarczonej energii świetlnej, jeśli ekspozycja trwała 30 s.
(G)  Odpowiedz, jakie zjawisko dominuje w rozpatrywanych tkankach: absorpcja

czy rozpraszanie?

Zadanie 12

Tkanka nowotworowa i zdrowa (patrz tab. 1) były eksponowane na promienio-
wanie lasera Nd:YAG o długości fali 1064 nm. Wyznacz głębokość penetracji ter-
micznej Zterm obu tkanek, jeśli czas ekspozycji wynosił 1 s, 3 s, 5 s, 10 s, 30 s, 60 s.
Przedstaw graficznie zależność głębokości penetracji termicznej od czasów ekspozycji.

Tabela 1. Charakterystyka wybranych tkanek

Gęstość tkanki Ciepło właściweRodzaj tkanki kg/m3 kJ/kg K
Tkanka nowotworowa 1000 3,5
Tkanka tłuszczowa zdrowa 920 3,0
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Zadanie 13

Wycinki tkanek ludzkich o wymiarach 3 cm × 2,5 cm × 1 cm (dł. × szer. × grub.)
były oświetlone promieniowaniem laserowym o różnej długości fali w zależności od
oświetlanej tkanki. Źródła światła o mocy 350 mW posiadały rzeczywistą sprawność
o 18% mniejszą.

Tabela 2. Parametry optyczne tkanek

Rodzaj tkanki λ [nm] μa [cm–1] μs [cm–1] g
aorta 580 8,90 183 0,81
nowotwór 632,8 0,49 270 0,97

Wykorzystując parametry optyczne przedstawione w tabeli 2, określ:
(A)  Całkowity współczynnik tłumienia μT.
(B)  Efektywny współczynnik tłumienia μeff.
(C)  Głębokość penetracji δ.
(D)  Średnią drogę swobodną x  między aktami absorpcji lub rozpraszania dla każ-

dej z tkanek.
Czas relaksacji termicznej τterm podanych tkanek i wybranych długości fali promie-
niowania laserowego, zakładając że termiczna stała dyfuzji wynosi 1,4 10–7 m2/s.

Zadanie 14

Pacjent z wykrytą skórną zmianą nowotworową o wymiarach 1,6 cm × 1,5 cm
(dł. × szer.), został poddany terapii fotodynamicznej (PDT), polegającej na podaniu
fotouczulacza, który po wzbudzeniu optycznym powoduje zniszczenie zmian choro-
bowych poprzez zachodzące reakcje fotocytotoksyczne. Zaaplikowano dożylnie foto-
uczulacz w dawce 5 mg/kg masy ciała, jednak dawka fotouczulacza w tkance docelowej
wyniosła 3 μg/g tkanki. Masa molowa fotouczulacza wynosi 600 g/mol oraz gęstość tkanki
nowotworowej wynosi 1 g tkanki/cm

3. Następnie ta zmiana była eksponowana przez
10 minut na promieniowanie laserowe o długości fali 630 nm i mocy 480 mW.
W początkowej fazie rozwoju zmiany nowotworowej, można ją traktować jako zmianę
powierzchniową, zatem dawka progowa (lub inaczej próg fotodynamiczny) *

thD  wynosi
1018 fotonów/g (lub 18 mmol/L). Współczynniki absorpcji, rozpraszania i anizotropii
tkanki nowotworowej wynoszą odpowiednio μa = 0,3 cm–1, μs = 40 cm–1 oraz g = 0,9.

(A) Wyznacz dawkę promieniowania H.
(B) Oblicz głębokość penetracji δ.
(C) Wyznacz stężenie molowe cm fotouczulacza w tkance nowotworowej.
(D) Wyznacz dawkę fotodynamiczną na powierzchni, korzystając ze wzoru:

,
l

mol*
⎥⎦
⎤

⎢⎣
⎡⋅⋅⋅⋅⋅

=
ρ

ε bkEtc
D sekspozycjim

iowapowierzchn
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wiedząc, że współczynnik ekstynkcji fotouczulacza wynosi ⎥⎦
⎤

⎢⎣
⎡

⋅
=

molcm
l104ε ,

gdzie bezwymiarowy współczynnik rozpraszania ks = 4,4. Współczynnik

konwersji ⎥⎦
⎤

⎢⎣
⎡=

J
fotonów

hc
b λ

, ρ to gęstość tkanki, natomiast cm to stężenie

molowe fotouczulacza, a E to natężenie napromieniowania.
(E) Wyznacz głębokość martwicy tkanki nowotworowej, wykorzystując:

[ ]cmln *

*

⎟
⎟
⎠

⎞
⎜
⎜
⎝

⎛
⋅=

th

iowapowierzchn
martwicy D

D
z δ .

Zadanie 15

Pewien rodzaj tkanki, scharakteryzowany jest w zależności od długości fali, przez
następujące parametry optyczne:

(1) λ = 600 nm, μs = 211 cm–1, μ′s = 46,4 cm–1, μa = 6,1 cm–1,
(2) λ = 633 nm, μs = 195 cm–1, μ′s = 37,1 cm–1, μa = 5,8 cm–1,
(3) λ = 650 nm, μs = 45 cm–1, μ′s = 32.3 cm–1, μa = 4.7 cm–1.

Tkanka została oświetlona kolejno przez wiązki laserowe o długości fali: 600 nm,
633 nm i 650 nm. Na podstawie parametrów optycznych dla danych długości fal:

(A)  Wyznacz współczynnik anizotropii rozpraszania g.
(B)  Wyznacz całkowity współczynnik tłumienia μT.
(C)  Wyznacz albedo a.
(D)  Odpowiedz na pytanie w jakim kierunku rozpraszanie światła przez tkankę

jest dominujące?
(E)  Jaki jest związek pomiędzy długością fali, rozmiarami centrum rozpraszającego

oraz rozkładem przestrzennym światła rozproszonego (rodzaje rozpraszania)?

Zadanie 16

Wycinek błony wewnętrznej aorty o wymiarach 3 cm × 3 cm x 0,5 cm (dł. × szer.
× grub.) był eksponowany przez 10 s na promieniowanie laserowe o długości fali
λ = 580 nm. Skolimowana wiązka świetlna o promieniu przekroju poprzecznego
0,8 cm pada na powierzchnię tkanki pod kątem 25 stopni w stosunku do normalnej do
powierzchni. Nominalna moc źródła światła wynosiła 20 mW, lecz rzeczywista
sprawność była o 30% mniejsza. Liniowy współczynnik absorpcji analizowanej tkanki
jest odpowiednio równy μa = 8,9 cm–1. Wyznacz:

(A)  Natężenie napromienienia na powierzchni tkanki.
(B)  Wartość intensywności wiązki transmitowanej przez tkankę.
(C)  Wartość dostarczonej tkance dawki promieniowania.
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18.4. Odpowiedzi

Zadanie 1

(A) GP1 = 5,625 mW/cm2.
(B) GP2 = 4,871 mW/cm2.
(C) pod kątem α = 30°.

Zadanie 2

(A) Pszczyt = 100 mW.
(B) Pśr = 0,581 W.
(C) frep = 0,83 × 10–9 Hz.
(D) timp = 7 ns.
(E) Eimp = 7 × 10–10 J.

Zadanie 3

(A) L1 = 316,4 nm; L2 = 0,77 μm.
(B) α = 146°.
(C) α′ = 56,3°.

Zadanie 4

(A) w(z) = 0,08 m.
(B) zR = 44,68 m.
(C) θ = 1,34 × 10–4 rad.
(D) I(0, z) = 0,0375 W/m2.
(E) I(r1, z) = 0,0014 W/m2.
(F) θdyf = 38,6 × 10–6 rad.

Zadanie 5

(A) GP1 = 2829,4 W/cm2.
(B) GP2 = 1018,59 W/cm2.
Wraz ze wzrostem pola powierzchni plamki laserowej maleje wartość natężenia
napromienienia (gęstości mocy) promieniowania laserowego oświetlającego daną
powierzchnię.

Zadanie 6

(A) E = 183 662 J/cm2.
(B) H = 6122 W/cm2.
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Zadanie 7

OD ≥ 4.9.

Zadanie 8

(A) OD1 ≥ 1,91.
(B) amplitudowym.
(C) tak.
(D) OD2 ≥ 2,76.
(E) μ1 = 0,29 mm–1; μ2 = 0,29 mm–1.
Gęstość optyczna okularów ochronnych może być zwiększona poprzez zastosowa-
nie materiału o większym współczynniku absorpcji lub o większej grubości.
(F) T1 = 0,0123; T2 = 0,00174.

Zadanie 9

(A) GP0 = 307,7 W/cm2.
(B) Af1 = 0,29; Af2 = 1,11; Af3 = 0,76; Am = 1,39; AR = 0,02.
(C) Cf1 = 0,67%; Cf2 = 2,57%; Cf3 = 1,76%; Cm. = 3,22%.
(E) μa

m. = 33,7 cm–1; Am. = 1,95.

Zadanie 10

(A) przeważają zjawiska rozpraszania.
(B) określa średni kosinus kąta rozproszenia.
(C) β1 = 18,1°; β2 = 17,696°; β3 = 17,45°; z1 = 2,104 mm; z2 = 4,199 mm;

z3 = 8,385 mm.
(D) δ1 = 2,24 cm; δ2 = 2,106 cm; δ3 = 0,78 cm.
(F) GP1 = 26,28 mW/cm2; GP2 = 4,129 mW/cm2; GP3 = 0,152 × 10–3 mW/cm2.

Zadanie 11

1) płuco świni:
(A) GP0 = 28,4 mW/cm2.
(B) D = 852 mJ/cm2.
(C) μT = 303 cm–1.
(D) δ = 0,06 cm.
(E) x  = 3,3 × 10–3 cm.
(F) μeff = 16,67 cm–1.
(G) dominuje rozpraszanie.
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2) mózg człowieka – substancja biała:
(A) GP0 = 28,4 mW/cm2.
(B) D = 852 mJ/cm2.
(C) μT = 554 cm-1.
(D) δ = 0,01 cm.
(E) x  = 1,8 × 10–3 cm.
(F) μeff = 100 cm–1.
(G) dominuje rozpraszanie.

Zadanie 12

dla tkanki nowotworowej:
Zterm(1 s) = 8,48 × 10–4 m.
Zterm(3 s) = 1,47 × 10–3 m.
Zterm(5 s) = 1,89 × 10–3 m.
Zterm(10 s) = 2,68 × 10–3 m.
Zterm(30 s) = 4,64 × 10–3 m.
Zterm(60 s) = 6,57 × 10–3 m.

dla tkanki tłuszczowej:
Zterm(1 s) = 9,92 × 10–4 m.
Zterm(3 s) = 1,7 × 10–3 m.
Zterm(5 s) = 2,22 × 10–3 m.
Zterm(10 s) = 3,14 × 10–3 m.
Zterm(30 s) = 5,43 × 10–3 m.
Zterm(60 s) = 4,68 × 10–3 m.

Zadanie 13

aorta:
(A) μT = 191,9 cm–1.
(B) δ = 29,29 × 10–3 cm.
(C) x  = 5,21 × 10–3 cm.
(D) μeff = 34,15 cm–1.
(E) τterm = 0,15 s.

nowotwór:
(A) μT = 270,49 cm–1.
(B) δ = 281,41 × 10–3 cm.
(C) x  = 3,69 × 10–3 cm.
(D) μeff = 3,55 cm–1.
(E) τterm = 14,14 s.
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Zadanie 14

(A) H = 120 J/cm2.
(B) δ = 0,51 cm.
(C) cm = 5 × 10–6 mol/l.
(D) *

iowapowierzchnD  = 141 mmol/l.
(E) zmartwicy = 1,1 cm.

Zadanie 15

(1) (A) μT = 217,1 cm–1; (B) g = 0,78; (C) a = 0,972; (D) w kierunku propagacji.
(2) (B) μT = 200,8 cm–1; (B) g = 0,81; (C) a = 0,971; (D) w kierunku propagacji.
(3) (C) μT = 49,7 cm–1; (B) g = 0,28; (C) a = 0,91; (D) w kierunku propagacji,

choć zbliżony do izotopowego.

Zadanie 16

(A)  GP0 = 6,28 mW/cm2.
(B)  GPwyj = 0,059 mW/cm2.
(C)  D = 0,59 mJ/cm2.
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19.1. Wstęp

Niniejszy rozdział został opracowany z myślą o osobach, które chciałaby samodzielnie
popróbować sił w medycznej diagnostyce optycznej. Może być pomocny dla prowadzą-
cych zajęcia z zakresu fizyki medycznej i inżynierii biomedycznej. Polecamy go też stu-
dentom wyższych lat studiów na Inżynierii Biomedycznej. Zaprezentowany zestaw ćwi-
czeń pozwoli na praktyczne wykorzystanie wiedzy zdobytej na wykładach dotyczących
optycznej diagnostyki medycznej. Z uwagi na fakt, iż omawiana dziedzina nauki należy
do zagadnień interdyscyplinarnych i obejmuje szeroki zakres tematyczny badań diagno-
stycznych, w niniejszym rozdziale zdecydowano się na zaprezentowanie kilku przykłado-
wych ćwiczeń laboratoryjnych, które dotyczą problematyki bezpośrednich pomiarów
rozpraszania oraz depolaryzacji światła w tkankach, jak również obrazowania, badań flu-
orescencyjnych, komputerowej analizy obrazu i badań spektroskopowych.

19.2. Analiza stanu polaryzacji światła
przechodzącego przez tkankę
w układzie polaryskopowym

Należy przeprowadzić bezpośrednie pomiary gęstości mocy promieniowania lase-
rowego generowanego przez laser He-Ne o długości fali 632,8 nm po przejściu przez
badany rodzaj tkanki. Celem ćwiczenia jest:

– zapoznanie się z metodologią pomiarów gęstości mocy promieniowania lasero-
wego w układzie polaryskopowym,

– przeanalizowanie zmian stanu polaryzacji wiązki świetlnej przechodzącej przez
tkankę,

– wyznaczenie zależności współczynnika transmisji liniowo spolaryzowanego
światła laserowego przez badany rodzaj tkanki od kąta padania wiązki oświe-
tlającej.
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Układ pomiarowy składa się z następujących elementów (patrz rys. 19.1):
– źródło promieniowania laserowego: laser He-Ne,
– polaryzator liniowy,
– statyw z uchwytem na badaną tkankę wraz z podziałką kątową,
– analizator w postaci polaryzatora liniowego,
– detektor mocy.

Rys. 19.1. Schemat układu pomiarowego: (a) laser, (b) polaryzator,
(c) próbka, (d) analizator, (e) detektor mocy

19.2.1. Wyznaczenie gęstości mocy wiązki oświetlającej

Układ pomiarowy w tym przypadku ogranicza się do lasera He-Ne, polaryzatora
liniowego oraz detektora mocy zlokalizowanego w płaszczyźnie próbki (odpowied-
nio (a), (b), (e) na rys. 19.1). Statyw polaryzatora liniowego umożliwia jego rotację,
czyli zmianę położenia osi transmisji. W celu określenia gęstości mocy GP0 wiązki
oświetlającej tkankę przy zapewnieniu jej optymalnej wartości, należy polaryzator
obracać, aż do momentu, kiedy wartość gęstości mocy wskazywana przez detektor
mocy będzie maksymalna. W celu określenia dokładności pomiaru, należy przepro-
wadzić dziesięć takich pomiarów gęstości mocy GP0, za każdym razem zmieniając po-
zycję polaryzatora i ponownie go ustawiając w położeniu, zapewniającym uzyskanie
maksymalnej wartości GP0. Zmierzone wartości należy zanotować w tabeli pomiarowej.
Na podstawie uzyskanych wyników pomiarów należy wyznaczyć wartość średnią gęsto-
ści mocy wiązki oświetlającej 0GP oraz odchylenie standardowe od wartości średniej,
które określać będzie dokładność pomiaru ΔGP0.

19.2.2. Wyznaczenie zmiany stopnia polaryzacji światła
po przejściu przez badaną tkankę

W tym zadaniu pomiarowym dodatkowo korzystamy z drugiego polaryzatora
liniowego – analizatora. Detektor mocy umieszczamy na końcu ławy optycznej.



I. BUZALEWICZ i in.462

Również w tym przypadku statyw analizatora ma możliwość obrotu i jest do-
datkowo wyposażony w podziałkę kątową, charakteryzującą położenie osi trans-
misji analizatora. W pierwszej kolejności należy obracać polaryzator aż do
momentu uzyskania minimalnej wartości gęstości mocy wiązki laserowej. Gdy
warunek ten zostanie spełniony, należy zablokować polaryzator za pomocą odpo-
wiedniego pokrętła, a następnie ustawić skalę kątową w pozycji 90°. W tym przy-
padku osie transmisji polaryzatora są do siebie prostopadłe i uzyskujemy tzw. kon-
figurację krzyża polaryzacyjnego. Aby wyznaczyć stopień polaryzacji liniowej
wiązki laserowej, należy przeprowadzić po trzy pomiary gęstości mocy wiązki
wyjściowej GP1

0 oraz GP1
90 dla dwóch położeń θi

T analizatora; odpowiednio: 0°
i 90°. Dodatkowo konieczne jest wyznaczenie dokładności określenia położenia
kątowego osi transmisji analizatora za pomocą podziałki kątowej umieszczonej
w jego oprawie, dlatego też korzystając ze zmierzonych wartości gęstości mocy
wiązki wejściowej 0GP  oraz gęstości mocy GP1

0, GP1
90, jak również prawa Malusa,

należy wyznaczyć kąt θT pomiędzy osiami transmisji polaryzatora oraz analiza-
tora.

Następnie należy określić średnią różnicę pomiędzy wartościami kątów wyznaczo-
nych teoretycznie θT a wartościami kątów θ i

P ustawionych na podziałce kątowej sta-
tywu analizatora. Uzyskane wyniki należy zanotować i wyznaczyć stopień polaryzacji
PL

0 wiązki oświetlającej. W celu wyznaczenia zmiany stopnia polaryzacji światła po
przejściu przez badaną tkankę konieczne jest umieszczenie na ławie optycznej, po-
między polaryzatorem (b) oraz analizatorem (d), uchwytu do tkanki (c). Następnie na
ławie optycznej należy umieścić badaną tkankę. Statyw ten wyposażony jest w skalę
kątową, która umożliwia bezpośredni odczyt kąta padania wiązki oświetlającej na
powierzchnię tkanki. W tej części zadania pomiarowego wiązka laserowa powinna
padać pod katem 0° na powierzchnię tkanki, czyli prostopadle do niej. Podobnie jak
w poprzednim przypadku, dokonujemy pomiarów gęstości mocy GP2

0, GP2
90 wiązki

transmitowanej przez tkankę dla dwóch położeń analizatora: 90° i 0°. Uzyskane wyni-
ki pomiarów zapisujemy w tabeli pomiarowej, a następnie wyznaczamy stopień pola-
ryzacji liniowej wiązki wyjściowej PL

T:

90
2

0
2

90
2

0
2

GPGP
GPGPP T

L +
−

= . (1)

Zmianę stopnia polaryzacji liniowej światła, wywołaną przez propagację w badanej
tkance, wyznaczamy zgodnie z zależnością:

T
LLL PPP −=Δ 0 . (2)
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19.2.3. Wyznaczenie zależności zmiany
stopnia polaryzacji liniowej światła
po przejściu przez badaną tkankę

od kąta padania liniowo spolaryzowanej wiązki wejściowej

Należy wyznaczyć charakterystykę kątową zmiany stanu polaryzacji liniowej
światła po przejściu przez badaną tkankę w zależności od kąta padania wiązki
oświetlającej. Zmianę kąta padania wejściowej wiązki laserowej uzyskujemy po-
przez zmianę położenia tkanki, czyli poprzez obrót statywu, w którym została ona
uprzednio umieszczona. Kąt padania wiązki laserowej odczytujemy ze skali kątowej
zamocowanej na statywie. Podobnie, jak w poprzednim zadaniu pomiarowym, do-
konujemy pomiaru gęstości mocy wiązki przechodzącej przez tkankę dla dwóch
położeń analizatora: 90° i 0°. Wyniki pomiarów zapisujemy w tabeli pomiarowej.
Na ich podstawie określamy wartości stopnia polaryzacji liniowej PL

T. Serie pomia-
rów gęstości mocy wykonujemy dla różnych wartości kątów padania wiązki oświe-
tlającej.

Dla jednego dowolnie wybranego kąta padania θ1
pad wiązki należy przeprowadzić

pięć pomiarów gęstości mocy wiązki wyjściowej przy tej samej pozycji analizatora
(90° lub 0°) poprzez obrót statywu z tkanką i ponowne jego ustawienie w danej pozy-
cji θ 1

pad. Na podstawie tych pomiarów należy wyznaczyć wartość średnią gęstości
mocy dla kąta padania θ 1

pad oraz odchylenie od wartości średniej, które określać będzie
dokładności pomiaru gęstości mocy przy zmianie kąta padania wiązki wejściowej.
Uzyskane dane pozwolą na graficzne przedstawienie zależności zmiany stopnia pola-
ryzacji liniowej światła przechodzącego przez badany rodzaj tkanki od kąta padania
wiązki laserowej na tkankę.

19.2.4. Wyznaczenie zależności gęstości mocy światła
przechodzącego przez tkankę od kąta położenia

osi transmisji analizatora

Należy dokonać pomiarów gęstości mocy wiązki laserowej GP1
θ po przejściu

przez tkankę dla różnych kątów położenia osi transmisji analizatora. Zmianę poło-
żenia osi transmisji dokonujemy, podobnie jak w poprzednich przypadkach, poprzez
obrót oprawy analizatora. Pomiary należy przeprowadzić dla kąta padania wiązki
wejściowej równego 0°. Na podstawie danych pomiarowych należy sporządzić wy-
kres zależności gęstości mocy wiązki wyjściowej od położenia kątowego osi trans-
misji analizatora.
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19.2.5. Wyznaczenie zależności
współczynnika transmisji światła

przez badaną tkankę od kąta padania
liniowo spolaryzowanej wiązki oświetlającej

Przy ustalonej orientacji osi transmisji analizatora równej 0°, należy przeprowadzić
pomiary gęstości mocy GP2

0 wiązki wyjściowej dla różnych kątów padania wiązki
oświetlającej tkankę. W tym celu należy dokonać obrotu statywu z umieszczoną
w nim tkanką oraz odczytać wartość kąta padania wiązki oświetlającej z podziałki
kątowej, która została zamontowana na statywie. Na podstawie danych pomiarowych
należy wyznaczyć wartości współczynnika transmisji światła spolaryzowanego linio-
wo przez badany rodzaj tkanki zgodnie z zależnością:

[ ] %100%
0

0
2 ⋅⎟⎟
⎠

⎞
⎜⎜
⎝

⎛
=

GP
GPTL . (3)

Omawianą zależność należy przedstawić graficznie w postaci wykresu współczyn-
nika transmisji [%]LT  i kąta padania wiązki wejściowej θpad. Jako niepewność pomia-
ru gęstości mocy GP2

0 należy przyjąć odchylenie standardowe od wartości średniej
wyznaczonej w poprzednich podpunktach. Niepewność wyznaczenia współczynnika
transmisji należy określić metodą różniczki zupełnej.

19.3. Obrazowanie struktur powierzchniowych tkanek
w świetle odbitym i przechodzącym

w układzie polaryskopowym

W tej części proponujemy zapoznanie się z jedną z głównych technik obrazowania
optycznego opartego na analizie światła odbitego w układzie polaryskopowym, która
jest wykorzystywana w diagnostyce medycznej, szczególnie dermatologii. Należy prze-
prowadzić pomiary próbek preparatów tkankowych, które należy umieścić w odpo-
wiednich oprawach, zgodnie z przedstawionym poniżej harmonogramem ćwiczenia.

Potrzebne elementy to:
– odbiciowy i transmisyjny mikroskop optyczny,
– lampa halogenowa,
– układ polaryskopowy ze statywem z uchwytem na badany preparat tkan-

kowy,
– aparat cyfrowy,
– układ dwóch polaryskopów.
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19.3.1. Obserwacja preparatów tkankowych
w odbiciowym i transmisyjnym mikroskopie optycznym

Na rysunku 19.2 przedstawiono schemat mikroskopu oraz objaśnienie poszczegól-
nych jego elementów składowych. Na stoliku należy ułożyć szkiełko podstawowe,
a na nim analizowane preparaty tkankowe. Należy uzyskać ostry obraz badanych pró-
bek tkanek poprzez odpowiednią regulację pokręteł przesuwu pionowego i poziomego
w obu trybach pracy mikroskopu tzn. transmisyjnym oraz odbiciowym (w zależności
od przeźroczystości próbki). Po uzyskaniu ostrego obrazu należy, zarejestrować zdję-
cia preparatów poszczególnych rodzajów tkanek.

Rys. 19.2. Mikroskop optyczny [1]

W sprawozdaniu należy zamieścić zarejestrowane zdjęcia oraz opisać, z czego wy-
nikają różnice pomiędzy obrazami zarejestrowanymi w obu trybach pracy mikrosko-
pu. Dodatkowo, korzystając z programu np. ImageJ [2], należy przygotować dwuwy-
miarowe rozkłady natężenia światła na powierzchni wybranych struktur tkankowych
na podstawie zdjęć zarejestrowanych na mikroskopie (luminancja obrazu). W tym celu
należy wybrać zakładkę Plugins, a następnie opcję 3D oraz Interactive 3D Surface Plot.
W ten sposób utworzone zdjęcia powierzchni tkanek z dyskretnym rozkładem warto-
ści natężenia światła należy również zamieścić w sprawozdaniu oraz dokładnie opisać
(patrz rys. 19.3). W przypadku przezroczystych preparatów tkankowych na podstawie
transmisyjnych zdjęć mikroskopowych należy scharakteryzować właściwości transmi-
syjne tkanki. W tym celu należy pamiętać o takim zarejestrowaniu obrazu tkanki,
aby widoczne było również tło. Następnie w programie ImageJ należy opracować
przekrój poprzeczny zdjęcia tkanki. W tym celu należy zaznaczyć ikonę  do-
stępną na Pasku Narzędzi Programu ImageJ, a następnie na zdjęciu zaznaczyć
odpowiedni kierunek przekroju.
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Przeciągając kursor od jednej krawędzi obrazu tkanki do drugiej, w taki sposób,
aby linia przechodziła przez tkankę oraz obejmowała również pewien niewielki obszar
tła poza nią, wyznaczamy kierunek, wzdłuż którego analizować będziemy profil tkan-
ki. Po zaznaczeniu tej linii, należy w zakładce Analyze wybrać opcję Plot Profile,
która pozwoli na określenie profilu obrazu transmisyjnego tkanki.

(a)  

(b)  

(c)  

(d)  

Rys. 19.3. Zdjęcia preparatów tkankowych w trybie transmisyjnym (po lewej)
oraz trybie odbiciowym (po prawej):

(a) odtłuszczona świńska skóra, (b) nieodtłuszczona świńska skóra, (c) aorta, (d) tchawica
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Profile należy zamieścić w sprawozdaniu i za ich pomocą scharakteryzować wła-
ściwości transmisyjne analizowanych preparatów tkanek (patrz rys. 19.4).

(a)  (b) 

(c)  (d) 

Rys. 19.4. (a) Zdjęcie tkanki wykonane w trybie odbiciowym, (b) Zdjęcie tkanki
wykonane w trybie transmisyjnym, (c) Trójwymiarowa reprezentacja struktury tkankowej
wykonana na podstawie zdjęcia (a), (d) trójwymiarowa reprezentacja struktury tkankowej

wykonana na podstawie zdjęcia (b)

19.3.2. Obserwacja preparatów tkankowych
w układzie polaryskopowym w świetle odbitym

Analizowane preparaty tkankowe należy umieścić w odpowiednim mocowaniu,
a następnie w statywie posiadającym podziałkę kątową charakteryzującą położenie
badanych próbek w stosunku do układu polaryzatorów. Korzystając z lampy haloge-
nowej, należy w jednorodny sposób oświetlić powierzchnię tkanki, dodatkowo sto-
sując w tym celu przesłonę irysową. Pomiędzy źródłem światła a badaną tkanką
należy umieścić polaryzator liniowy. W pierwszej kolejności należy określić taką
konfigurację układu polaryzatorów liniowych (polaryzatora i analizatora), aby uzy-
skać krzyż polaryskopowy, czyli minimalne natężenie wiązki wyjściowej po przej-
ściu przez polaryzator. W tym celu należy umieścić źródło światła, polaryzator
i analizator współliniowo (bez badanej próbki). Analizator wyposażony jest w po-
działkę kątową, która pozwala określić w dokładny sposób kątowe położenie jego
osi transmisji. W pierwszej kolejności należy ustawić podziałkę kątową w pozycji
90o, a następnie obracać sam analizator aż do momentu uzyskania minimalnego na-
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tężenia wyjściowej wiązki świetlnej lub też jej całkowitego wygaszenia. Po uzyska-
niu tego warunku, podczas obrazowania w świetle odbitym, należy obracać jedynie
oprawą analizatora z podziałka kątową, a sam analizator powinien pozostać w nie-
zmienionej pozycji.

Najpierw należy badaną próbkę ustawić w pozycji 45o względem polaryzatora ze
źródłem światła. Obracając analizator, obserwujemy powierzchnię tkanki w świetle
odbitym i sporządzamy notatki opisujące różnice pomiędzy obrazami tkanki w różnych
położeniach analizatora. Za pomocą aparatu cyfrowego rejestrujemy zdjęcia tkanki naj-
bardziej się między sobą różniące. W ten sam sposób analizujemy wszystkie dostępne
rodzaje tkanek. W sprawozdaniu należy umieścić wszystkie notatki z obserwacji róż-
nych rodzajów tkanek w świetle odbitym w układzie polaryskopowym, jak również
zarejestrowane zdjęcia. Należy skomentować możliwość obserwacji poszczególnych
struktur powierzchniowych tkanki w świetle spolaryzowanym.

 (a)  

(b)  

(c)  

Rys. 19.5. Zdjęcia tkanek zarejestrowanych w świetle odbitym:
(a) wypreparowanej powierzchni aorty; (b) skóry kurczaka; (c) skóry właściwej świni.
Zdjęcia po prawej stronie odpowiadają skrzyżowanym osiom transmisji polaryzatorów,

po lewej równoległym osiom transmisji
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Przykładowe zdjęcia przedstawione zostały na rys. 19.5. Widzimy, iż przy równole-
głym ustawieniu osi transmisji polaryzatorów dostrzec można strukturę powierzchni
tkanki, podczas, gdy dla prostopadłych osi transmisji, strukturę wewnętrzną.

W tej części należy przeprowadzić analizę wpływu kąta padania wiązki oświetlają-
cej na obserwowany obraz uzyskany w świetle odbitym. W tym celu należy zmieniać
położenie mocowania tkanki poprzez jej obrót. Kąt padania odczytujemy z podziałki
kątowej umieszczonej na statywie próbki. Należy zanotować wyniki obserwacji, które
zostaną zamieszczone w sprawozdaniu. Należy zauważyć, iż odbicie od powierzchni
tkanki ma charakter dyfuzyjny.

19.3.3. Obserwacja powierzchni skóry
w układzie polaryskopowym w świetle odbitym

Należy dokonać obserwacji powierzchni własnej skóry w układzie polaryskopo-
wym w świetle odbitym. W tym celu należy wymontować statyw z próbką z układu
pomiarowego. W miejsce to należy umieścić dłoń. Obserwujemy skórę dłoni od
strony grzbietowej i dłoniowej w różnych pozycjach analizatora. Następnie w ukła-
dzie należy umieścić przedramię i analizować obrazy powierzchni skóry w ten sam
sposób. W szczególności należy się skupić na wszelkiego rodzaju znamionach
barwnych, siniakach, wylewach podskórnych, ranach, bliznach itp., jeżeli możliwa
jest obserwacja takich stanów. W raporcie należy zawrzeć notatki z obserwacji oraz
sfotografowane poszczególne obrazy powierzchni skóry (patrz rys. 19.6). Wszystkie
wyniki analizy należy zamieścić w sprawozdaniu i w odpowiedni sposób skomen-
tować.

 

Rys. 19.6. Zdjęcia skóry wewnętrznej (dłoniowej) powierzchni ręki:
(a) skrzyżowane osie transmisji polaryzatorów,
(b) równoległe osie transmisji polaryzatorów



I. BUZALEWICZ i in.470

19.4. Komputerowa analiza zdjęć komórek biologicznych

Ćwiczenie laboratoryjne polega na analizie obrazów fluorescencyjnych komórek,
m.in. śródbłonka. Przykładowy cytoszkielet komórek śródbłonka został przedsta-
wiony na rys. 19.7. Mikrotubule na zdjęciu fluorescencyjnym są zabarwione na ko-
lor zielony, aktyna ma kolor czerwony, podczas gdy DNA zawarte w jądrach ko-
mórkowych ma barwę niebieską. Należy jednak podkreślić, że w przypadku struktur
komórkowych wzbudzanych w inny sposób, emisja promieniowania może następo-
wać w innych pasmach spektralnych, czyli mieć inną barwę na zdjęciach fluorescen-
cyjnych.

Rys. 19.7. Przykładowe zdjęcie fluorescencyjne komórek śródbłonka [3]

Ze względu na to, iż poszczególne struktury biologiczne emitują promieniowanie
o różnych długościach fal, w celu ich wyodrębnienia pomocna jest komputerowa ana-
liza zdjęć fluorescencyjnych, która pozawala m.in. na przetwarzanie poszczególnych
kanałów (R, G lub B) kolorowego obrazu RGB. Takie rozwiązanie będzie podstawo-
wym narzędziem wykorzystywanym w badaniach zdjęć fluorescencyjnych prowadzo-
nych w ramach niniejszego ćwiczenia laboratoryjnego.

Zdjęcia fluorescencyjne komórek śródbłonka, które będą analizowane podczas
ćwiczenia laboratoryjnego, należy w sprawozdaniu opisać. Komputerowa analiza in-
formacji obrazowej zostanie przeprowadzona za pomocą programu ImageJ, który
można pobrać bezpośrednio ze strony [2].

19.4.1. Wstępna obróbka zdjęć w programie ImageJ

Należy otworzyć program ImageJ (patrz rys. 19.8). W zakładce File należy zazna-
czyć Open, znaleźć katalog ze zdjęciami fluorescencyjnymi oraz wybrać zdjęcia, które
będą poddane obróbce komputerowej.
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Rys. 19.8. Okno główne programu ImageJ

W celu polepszenia jakości zdjęć, czyli ich wyostrzenia, należy w zakładce Pro-
cess zaznaczyć opcję Sharpen. Z kolei, aby poprawić kontrast, należy w tej samej
zakładce zaznaczyć opcję Enhance Contrast.

19.4.2. Charakteryzacja obrazów
fluorescencyjnych komórek biologicznych

za pomocą programu ImageJ

W celu charakteryzacji obrazów fluorescencyjnych komórek biologicznych należy za-
znaczyć ikonę  dostępną na pasku narzędzi programu ImageJ, a następnie na zdjęciu
wybrać odpowiednią komórkę, która będzie analizowana. Przeciągając kursor od jednej
krawędzi obrazu komórki do drugiej, w taki sposób, aby linia przechodziła przez jądro
komórkowe oraz obejmowała również pewien niewielki obszar tła poza komórką, wyzna-
czamy kierunek, wzdłuż którego analizować będziemy profil komórki. Po zaznaczeniu tej
linii, należy w zakładce Analyze wybrać opcję Plot Profile, która pozwoli na określenie
profilu obrazu fluorescencyjnego komórki (patrz rys. 19.9). Wyznaczony profil będzie
wykresem dyskretnych wartości natężenia obrazu fluorescencyjnego, zapisanych w skali
szarości (0–255) oraz długości zaznaczonej linii (długość w pikselach). Profil należy zapi-
sać poprzez zaznaczenie pod wykresem (patrz rys. 19.9b) ikony List.

Rys. 19.9. (a) Kierunek wzdłuż którego wyznaczony zostanie profil,
(b) profil komórki wzdłuż zaznaczonej linii (czerwona linia wyznacza natężenie tła – background)
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Następnie w nowym oknie reprezentującym tabelę opisującą profil, które poja-
wiło się po odznaczeniu tej opcji, należy wejść do zakładki File i zaznaczyć opcję
Save as. Program ImageJ w domyśle zapisze niniejszy profil w postaci tabeli w for-
macie .xls.

Histogram jest niezwykle przydatnym narzędziem analizy danych. Stanowi on
graficzne przedstawienie liczby pikseli o danej wartości natężenia w skali szarości. Na-
leży wygenerować histogramy dla poszczególnych kanałów R, G, B, wybierając w za-
kładce Plugins opcję Macros i RGB histogram, a następnie zapisać obrazy poszczegól-
nych histogramów.

Celem opracowywania wyników na podstawie zapisanych profili, należy spo-
rządzić wykresy w Excelu, a następnie scharakteryzować natężenie fluorescencji
(w stosunku do tła) poszczególnych obszarów komórki, jak również wyznaczyć
rozmiar poprzeczny całej komórki oraz jej jądra wzdłuż linii wyznaczającej kieru-
nek określenia profilu. Dodatkowo w sprawozdaniu konieczne jest zamieszczenie
wszystkich zdjęć z zaznaczoną linią wyznaczającą kierunek analizowanego prze-
kroju (patrz rys. 19.9a). Na profilach przygotowanych w programie Excel powinno
być zaznaczone jadro komórki oraz jej ciało (patrz rys. 19.9b) oraz przypadające
wartości natężenia pikseli w skali szarości (gray scale – od 0 do 255). W sprawoz-
daniu należy umieścić również histogramy poszczególnych kanałów R, G, B oraz
podać średnią wartość natężenia pikseli (Mean) oraz odchylenie standardowe
(StdDev). Należy zamieścić również spostrzeżenia dotyczące średniej wartości
natężenia pikseli w kontekście efektywności fluorescencji poszczególnych struktur
komórkowych.

19.4.3. Określenie rozmiarów komórki oraz jej jądra
na podstawie analizy jej profilu w jednym z kanałów R, G lub B

zdjęcia fluorescencyjnego

Dostępne w ćwiczeniu laboratoryjnym zdjęcia są zdjęciami kolorowymi, czyli za-
rejestrowanymi w trybie RGB. Wzbudzenie fluorescencji komórek umożliwia analizę
poszczególnych struktur komórkowych, gdyż emitują one promieniowanie w różnych
pasmach spektralnych. W celu wyodrębnienia jądra oraz ciała komórkowego komórek
śródbłonka należy przeprowadzić separację kanałów: czerwonego (R – red), zielonego
(G – green) oraz niebieskiego (B – blue) oraz wybrać te, dla których fluorescencja
jądra lub ciała komórkowego jest najlepiej widoczna. W tym celu w zakładce Image
na pasku narzędzi zaznaczamy opcje Color, a następnie Split channels. W ten sposób
wybrane obrazy (dla dwóch kanałów, R, G lub B) poddane zostaną dalszemu kompu-
terowemu przetwarzaniu informacji obrazowej w celu analizy fluorescencji poszcze-
gólnych struktur komórkowych oraz określenia ich ilości oraz przybliżonych rozmia-
rów.
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W celu realizacji tego zadania pomiarowego należy zaznaczyć ikonę  do-
stępną na pasku narzędzi programu ImageJ. Następnie na zdjęciu wybieramy od-
powiednie struktury komórkowe (różne jądra oraz ciała komórkowe) i przeciągając
kursor od jednej krawędzi tego obiektu do drugiej, wyznaczamy kierunek, wzdłuż
którego sporządzony zostanie profil. Postępując podobnie, jak w poprzednim
punkcie, zapisujemy profile różnych wybranych komórek oraz jąder komórkowych
(w odpowiednich dla nich kanałach R, G lub B, w których są najbardziej uwidocz-
nione) w formacie .xls.

Na podstawie zapisanych danych pomiarowych przedstawiających profile analizo-
wanych obiektów należy w Excelu sporządzić wykresy oraz określić rozmiary po-
przeczne (w pikselach). W sprawozdaniu konieczne jest zamieszczenie zdjęć oraz
profili analizowanych obiektów (zarówno tych z programu ImageJ, jak również przy-
gotowanych w Excelu). Należy uwzględnić, jaki zakres wartości natężenia (gray scale)
przypada na rozważaną strukturę. Podobnie, jak w poprzednim przypadku należy za-
pisać obrazy zdjęć z wyznaczonymi kierunkami profilu. W sprawozdaniu zamieszczo-
ne powinny zostać również obrazy trzech kanałów R, G i B wejściowego zdjęcia RGB
oraz krótkie spostrzeżenia dotyczące widoczności poszczególnych struktur w każdym
kanale.

19.4.4. Analiza rozkładu rozmiarów struktur komórkowych
na postawie analizy obrazu w jednym z kanałów R, G, lub B

z wykorzystaniem funkcji Analyze Particles

W celu przeprowadzenia analizy rozmiarów poprzecznych (w pikselach) komórek
oraz jąder komórkowych należy skorzystać z funkcji Analyze Particles znajdującej się
w zakładce Analyze na pasku narzędzi programu ImageJ (patrz rys. 19.10a).

Funkcja ta umożliwia określenie liczby obiektów o predefiniowanym polu po-
wierzchni oraz określenie średniego pola powierzchni obiektów dzięki wyznaczeniu
współczynnika cyrkularności, którego wartość 1 oznacza idealne koło, natomiast
wartości z przedziału (0, 1) oznaczają bardziej złożone struktury o nieregularnych
kształtach, a tym samym bardziej dokładne przybliżenie obszaru zajmowanego przez
badany obiekt. Zaznaczenie wartości współczynnika cyrkularności równej 1 sprawia,
iż analizowane są jedynie obiekty o kształcie zbliżonym do koła, podczas, gdy pozo-
stałe o bardziej nieregularnych kształtach są pomijane. Z kolei dla wartości tego
współczynnika równej 0, analizowane będą obiekty o nieregularnych kształtach, a tym
samym znajdujące się bardzo blisko siebie obiekty lub też dodatkowe artefakty, które
nie są przedmiotem analizy, zostaną potraktowane jako jeden obiekt, co może wpro-
wadzić istotne błędy w ocenie rozmiarów obiektów. Z tego też powodu dobór warto-
ści tego współczynnika w istotny sposób może wpływać na poprawność prowadzonej
analizy.
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(a)

(b)

Rys. 19.10. Aplikacja programu do analizy rozmiarów badanych obiektów

W pierwszej kolejności należy utworzyć binarną reprezentację obrazów anali-
zowanych obiektów w kanałach R, G, B najbardziej je uwidaczniających. Można
tego dokonać, wybierając obraz w odpowiednim kanale, zaznaczając w zakładce
Process opcję Binary, a następnie opcję Convert to Mask. Po wybraniu opcji Analyze
Particles pojawia się okno umożliwiające zdefiniowanie odpowiednich parame-
trów prowadzonej analizy (patrz rys. 19.10b), takich jak pole powierzchni (Size)
w jednostkach piksel2 (pixels^2) oraz współczynnik cyrkularności (Circularity).
Analizę przeprowadzamy dla wybranych wartości współczynnika cyrkularności
z zakresu od 0 do 1.

Najistotniejsze jest oszacowanie zakresu rozmiarów, jakie przyjmują badane
obiekty na zdjęciu (cała komórka, jądro). W tym celu należy wyodrębnić jeden
z najmniejszych oraz największych obiektów, a następnie zaznaczyć ikonę .
Zaznaczając kursorem przekrój obiektu, podobnie, jak w przypadku wyznaczania
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profilu obiektów, w dolnej części paska narzędzi (patrz rys. 19.11) pojawia się
informacja na temat rozmiarów poprzecznych badanego obiektu (length) wyrażona
w pikselach. Na podstawie tych danych możemy oszacować przedział pól po-
wierzchni obiektów, które będą badane i wpisać go do okna predefiniującego pa-
rametry analizy (patrz rys. 19.10b).

Rys. 19.11. Określenie rozmiaru poprzecznego analizowanego obiektu

Współczynnik cyrkularności należy określić eksperymentalnie poprzez dobór naj-
lepszego dopasowania obszaru zajmowanego przez analizowane obiekty. Poprzez
wybór w opcji Show funkcji Outlines, możliwe jest graficzne przedstawienie dopaso-
wania obszaru obiektu poprzez figury o kształtach predefiniowanych przez współ-
czynnik cyrkularności. Ta opcja umożliwia kontrolę odpowiedniego doboru tego
współczynnika (patrz rys. 19.12). Należy wybrać różne wartości współczynnika cyr-
kularności dla każdego zdjęcia w celu przeanalizowania wpływu jego doboru na po-
prawność analizy. Aby usprawnić prowadzoną analizę, należy w oknie poleceń (patrz
rys. 19.10b) zaznaczyć dodatkowe opcje Exclude on Edges, wykluczającą obiekty
znajdujące się na brzegu zdjęć (na skraju pola widzenia mikroskopu fluorescencyjne-
go rejestrującego zdjęcia) oraz opcję Include holes.

 (a)    (b)    (c)

Rys. 19.12. Przykładowa analiza zdjęć porów czystego bioszkła:
(a) zdjęcia porów, (b) binarny obraz porów po szkieletyzacji,

(c) dopasowanie porów figurami o kształcie zdefiniowanym przez współczynnik cyrkularności

W celu wygenerowania tabeli zawierającej liczbę obiektów o określonych rozmia-
rach należy w oknie poleceń (patrz rys. 19.10b) zaznaczyć opcję Display Results, która
sprawia, że po każdej analizie wyświetlone zostanie zbiorcze zestawienie uzyskanych
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wyników. Określony w ten sposób rozkład rozmiarów obiektów należy zapisać w for-
macie .xls. Należy również zapisać obrazy poszczególnych kanałów R, G i B, maski
binarne początkowych zdjęć oraz obrazy dopasowania obiektów figurami o kształcie
zdefiniowanym przez współczynnik cyrkularności (patrz rys. 19.12c). Na podstawie
zapisanych tabel zbiorczych należy sporządzić wykresy przedstawiające liczbę obiektów
o danym rozmiarze, wyznaczyć średni rozmiar obiektów oraz przeanalizować wpływ
wartości współczynnika cyrkularności na poprawność prowadzonej analizy.

19.5. Zastosowanie lampy Wooda
w diagnostyce fluorescencyjnej

19.5.1. Wprowadzenie

Robert Wood [4, 5, 6] (1868–1955), amerykański fizyk, autor wielu wynalazków
z dziedziny optyki, spektroskopii, mikroskopii, elektryczności etc. zaproponował wy-
korzystanie światła ultrafioletowego i podczerwonego w fotografii. W diagnostyce
stosowana jest lampa Wooda (patrz rys. 19.13), emitująca promieniowanie ultrafiole-
towe o długości fali o maksimum w zakresie ok. 360–365 nm. Dzięki filtrowi, wyeli-
minowane jest światło w zakresie widzialnym. Filtr Wooda z krzemianu baru z dodat-
kiem 9% tlenku niklu ma pasmo przepuszczania w zakresie 300–400 nm.

Rys. 19.13. Przykładowa lampa Wooda wykorzystywana do realizacji zajęć laboratoryjnych

Celem ćwiczenia jest zapoznanie się z podstawami diagnostyki medycznej opar-
tej na zjawisku fluorescencji wzbudzonej promieniowaniem ultrafioletowym. Jako
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wymagania wstępne należy posiadać podstawową wiedzę, dotyczącą następujących
zagadnień:

– zastosowanie lampy Wooda,
– podział promieniowania ultrafioletowego,
– luminescencja,
– stan singletowy, trypletowy,
– barwy oraz odpowiadające im zakresy długości fal,
– oddziaływanie promieniowania UV na struktury tkankowe.
Promieniowanie ultrafioletowe jest podzielone na cztery zakresy w zależności od

długości fali:
– ultrafiolet długofalowy UVA (315–400 nm),
– ultrafiolet średniofalowy UVB (290–315 nm),
– ultrafiolet krótkofalowy UVC (200–290 nm),
– ultrafiolet próżniowy UVV (100–200 nm).
Zakres promieniowania ultrafioletowego, czyli nadfioletowego dzielimy umownie

ze względu na jego biofizyczne właściwości na 4 części:
– UV próżniowy 100–200 nm – można go badać tylko w próżni, gdyż fale o od-

powiadających mu długościach są bardzo silnie pochłaniane przez powietrze;
– UVC 200–280 nm – praktycznie nie dociera do powierzchni Ziemi, gdyż jest

pochłaniane przez ozon;
– UVB 280–320 nm;
– UVA 320–400 nm.
Większość padającego na skórę UVB nie pokonuje bariery naskórka – zostaje odbita

lub pochłonięta przez komórki, natomiast około 50% UVA przenika głębiej. Jeszcze nie-
dawno nie wywoływało to zaniepokojenia, gdyż za szkodliwe uznawano jedynie nadmier-
ne promieniowanie UVB (rumieniotwórcze). Tylko ono bowiem (a nie UVA) wywołuje
rumień po opalaniu i przyczynia się do poważnych poparzeń skóry. UVA jest promienio-
waniem o długości 320–400 nm, jest mniej rumieniogenne, ale za to bardziej barwniko-
twórcze od UVB. Ilość UVA docierająca do powierzchni Ziemi jest znacznie większa niż
UVB. Wysokie dawki UVA mogą wzmacniać odczyny rumieniowe i zwiększać nieko-
rzystne efekty biologiczne promieniowania UVB.

Promieniowanie UVA stanowi ponad 95% promieniowania UV, przenika ono
przez szkło okienne, działa słabiej niż UVB, ale dociera w skórze najgłębiej, bo do
warstwy rozrodczej naskórka i w okolice naczyń krwionośnych, cechuje się sła-
bym działaniem fotochemicznym i nie wywołuje odczynu rumieniowego skóry.
W dużych dawkach powoduje natychmiastową pigmentację skóry, czyli ciemnie-
nie, wskutek utlenienia melatoniny – barwnika istniejącego w skórze. Barwnik
posiada zdolność pochłaniania promieniowania słonecznego, dlatego zbrązowienie
skóry pod wpływem UVA chroni ją przed tym promieniowaniem. Ochronę przed
promieniowaniem stanowi też naskórek, który grubieje pod wpływem promienio-
wania.
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Rys. 19.14. Zmiany uwidaczniane na skórze w świetle emitowanym przez lampę Wooda [7]

Lampa Wooda znajduje zastosowanie m.in. w:
– dermatologii i kosmetologii do oceny skóry, paznokci i skóry owłosionej (zaka-

żeń grzybiczych, zmian łojotokowych, zmian barwinkowych np. bielactwo),
– stomatologii (zmiany na zębach, na dziąsłach, np. porfiria),
– onkologii, także w połączeniu z zewnętrznymi światłouczulaczami,
– kryminologii (np. do wykrywania sfałszowanych dokumentów, banknotów etc.).
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Przykładowe zmiany uwidaczniane na skórze w świetle emitowanym przez lampę
Wooda przedstawiono na rys. 19.14 [8].

19.5.2. Przebieg ćwiczenia

Podczas wykonywania ćwiczenia należy przestrzegać reguł i zasad BHP, w szcze-
gólności nie należy kierować lampy w okolice oczu. Pierwsza część ćwiczenia polega
na analizie różnego rodzaju barwników fluorescencyjnych (np. porfiryny, ryboflawi-
na, chloriny).

Należy umieścić lampę Wooda nad pojemnikami z barwnikami i zarejestrować
zdjęcie w ultrafiolecie (patrz rys. 19.15). Następnie za pomocą skali barw, należy okre-
ślić długość fali, którą emituje wzbudzony barwnik. Korzystając z informacji o wid-
mach, należy określić, jakie związki mogą znajdować się w pojemnikach.

(a) (b)

Rys. 19.15. Zdjęcie barwnika w ultrafiolecie (a) ryboflawiny, (b) protoporfiryny IX

Do dalszych badań należy wykorzystać dowolne banknoty oraz dokumenty osobiste
(patrz rys. 19.16). Należy umieścić lampę Wooda nad dowolnym banknotem i sfotogra-
fować awers i rewers. Za pomocą dowolnego programu graficznego należy wskazać na
zdjęciach miejsca, w których umieszczono znaki fluorescencyjne oraz należy przypo-
rządkować odpowiednią długość fali danej barwie. Należy również dokonać analizy
dłoni od strony grzbietowej (w szczególności paznokci) oraz dłoniowej.

 

Rys. 19.16. Zdjęcie dowodu osobistego w świetle UV [9]
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W tym celu należy zarejestrować obraz obu dłoni i opisać czym różnią się zapisane
obrazy, czy widoczne są zmiany w stosunku do obrazu w świetle białym oraz czy
widoczne są jakieś zamiany patologiczne. Tę samą procedurę można powtórzyć dla
skóry na czole, owłosionej skóry głowy, zębów. Sprawozdanie powinno zawierać
wszystkie wykonane zdjęcia, obróbkę, omówienie wyników.

19.6. Spektroskopia skóry

19.6.1. Wprowadzenie

Pomiary spektroskopowe znajdują coraz szersze zastosowanie jako narzędzie bio-
metryczne, służące m.in. do identyfikacji osób w systemach kontroli, zabezpieczeniach.
Spektroskopia skóry może znaleźć zastosowanie w badaniach nieinwazyjnych, np.
w wykrywaniu cukrzycy II stopnia. Prowadzone są prace nad wykorzystaniem metod
optycznych do identyfikacji różnego rodzaju znamion, zmian patologicznych, ran etc.

Jak wiadomo, światło może być zarówno pochłaniane, jak i rozpraszane przez tkanki
[10]. Rozpraszanie w skórze spowodowane jest m.in. ułożeniem włókien kolagenowych
[11]. Natomiast pochłanianie związane jest z obecnością chromoforów np. melaniny.
Głębokość penetracji światła zależy od długości fali padającej i zawartości barwników
w skórze. Na podstawie spektrum odbiciowego skóry można uzyskać informacje na
temat rozkładu i stężenia różnych chromoforów obecnych w skórze.

Celem ćwiczenia jest zapoznanie się z metodą spektroskopowych pomiarów odbi-
ciowych oraz przeprowadzenie pomiarów właściwości spektroskopowych skóry.

Do wymagań wstępnych należą zagadnienia z zakresu:
– budowy skóry,
– absorpcji, rozpraszania odbicia,
– oddziaływania światła z tkankami.

19.6.2. Budowa skóry

Skóra zbudowana jest z trzech warstw: naskórka, skóry właściwej i tkanki pod-
skórnej [12]. Naskórek jest warstwą zewnętrzną, pełniącą funkcję ochronną i składa
się głównie z komórek nabłonka (keranocytów). Jedną z jego funkcji jest ochrona
m.in. przed promieniowaniem, co następuje dzięki obecności melaniny. W skórze
właściwej, zbudowanej z tkanki łącznej, znajdują się włókna kolagenowe oraz elasty-
na, wpływające na naprężenie skóry. Włókna kolagenowe pełnią istotną rolę w skórze,
mianowicie od ich kondycji zależy jej wygląd zewnętrzny. Tkanka podskórna jest
zbudowana z tkanki tłuszczowej i łącznej; pełni m.in. funkcje magazynujące. W tej
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warstwie znajdują się naczynia krwionośne, chłonne, nerwy. Skóra ma za zadanie
chronić organizm przed szkodliwymi czynnikami zewnętrznymi – temperaturą,
uszkodzeniami mechanicznymi, chemicznymi oraz promieniowaniem.

Ponadto, w naskórku powstają wytwory tzw. przydatki skóry, jak paznokcie czy
włosy. Żeby skóra mogła pełnić swoją rolę, w jej strukturze znajdują się gruczoły
i receptory, pozwalające na adaptację organizmu do różnych warunków. Jednocześnie
dzięki obecności zakończeń nerwowych w skórze, możliwe jest odczuwanie zmian
temperatury, proces czucia, dotyku. Główne funkcje skóry, to:

– bariera przed środowiskiem zewnętrznym,
– termoregulacja,
– udział w gospodarce wodno-elektrolitowej,
– metabolizm tłuszczy, węglowodanów, białek, hormonów i witamin,
– percepcja bodźców,
– magazynowanie materiałów zapasowych,
– wchłanianie,
– melanogeneza (wydzielanie melaniny pod wpływem promieniowania UV).
Najważniejszym pigmentem skóry jest melanina. Z chemicznego punktu widzenia,

jest ona polimerem, nadającym barwę skórze właściwej, naskórkowi i tęczówce oka.
Zależnie od rozmieszczenia może nadawać barwę od pomarańczowej do czarnej. Od
zawartości melaniny w cebulce zależy kolor włosów. Osoby o włosach blond mają
niską zawartość tego barwnika. Melanina powstaje w melanocytach, znajdujących się
w warstwie podstawnej naskórka. Wyróżnia się trzy rodzaje melanin:

– eumelanina – barwnik czarno-brązowy,
– feomelanina – barwnik żółtoczerwony,
– neuromelanina – powstaje z dopaminy.
Widmo spektroskopowe skóry zależy od:
– głębokości penetracji światła,
– zawartości i rozmieszczenia barwnika,
– ukrwienia skóry.
Funkcje skóry możemy podzielić na:
– bierne:

 ochrona przed zimnem, ciepłem, promieniowaniem,
 ochrona przed uciskiem, uderzeniem, tarciem,
 ochrona przed działaniem substancji chemicznych,
 ochrona przed wnikaniem drobnoustrojów poprzez wytworzenie płaszcza li-

pidowego.
– aktywne:

 ochrona przed mikroorganizmami, które przeniknęły do wnętrza skóry,
 wchłanianie odpowiednich substancji czynnych,
 wydalanie potu – ochładzanie organizmu, wraz z gruczołami łojowymi wy-

twarzanie płaszcza lipidowego,
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 regulacja krążenia krwi i termoregulacja dzięki ukrwieniu skóry,
 narząd zmysłu odbierający bodźce ucisku, drgań, bólu, temperatury.

19.6.3. Spektroskopia odbiciowa

Spektroskopia odbiciowa bada widma powstałe na skutek odbicia wiązki światła od
badanej powierzchni. W zależności od chropowatości powierzchni odbijającej, możemy
mieć do czynienia ze zjawiskiem odbicia bądź rozproszenia fali. W przypadku po-
wierzchni granicznych o nierównościach większych od długości fali padającej, mamy
do czynienia z odbiciem fali we wszystkich kierunkach, czyli rozproszeniem fali. Jeżeli
chropowatości są mniejsze od długości fali, wtedy wiązka odbita ma charakter kierun-
kowy, czyli większość światła jest odbita w jednym kierunku. Natomiast w przypadku
powierzchni gładkich zachodzi zjawisko odbicia lustrzanego (patrz rys. 19.17).

  (a)  (b) (c)

Rys. 19.17. Rodzaje odbicia światła: (a) odbicie zwierciadlane (lustrzane),
(b) (c) odbicie dyfuzyjne dla zwiększających się w stosunku do długości fali światła

wymiarów nierówności powierzchni

Prawo odbicia mówi o tym, że kąt padania θpad jest równy kątowi odbicia θodb. Na-
tomiast promień padający, odbity i normalna do powierzchni odbijającej leżą w jednej
płaszczyźnie (patrz rys. 19.18).

Rys. 19.18. Graficzne przedstawienie prawa odbicia
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W próbkach biologicznych mamy do czynienia z sytuacją, kiedy zachodzą zjawi-
ska zarówno pochłaniania, jak i odbicia. Natężenie wiązki odbitej uzależnione jest od
właściwości powierzchni. Jeżeli wiązka pada na powierzchnię nieabsorbującą, wtedy
natężenie zależy od kąta padania, współczynnika załamania, długości fali oraz polary-
zacji ośrodka. W przypadku ośrodków absorbujących natężenie wiązki odbitej jest
osłabione w stosunku do wiązki padającej, gdyż część energii zostaje zaabsorbowana
przez ośrodek. Stosunek natężenia wiązki odbitej do natężenia wiązki padającej nazy-
wamy współczynnikiem odbicia R(υ, Θ):

oI
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Absorbancja obliczana jest na podstawie poniższej zależności:
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gdzie: Aλ – absorbancja, Sλ – natężenie światła odbitego od próbki, Dλ – natężenie przy
szczelinie zamkniętej, Rλ – natężenie światła od powierzchni referencyjnej, λ – długość
fali.

19.6.4. Przebieg ćwiczenia

W ćwiczeniu wykorzystywana będzie sonda odbiciowa (patrz rys. 19.19). Źródłem
światła w układzie jest lampa halogenowa produkcji firmy Top Sensors z wbudowanym
sprzęgaczem światłowodowym. Tego typu sonda posiada 3 końcówki. Jedna z końcó-
wek zawiera sprzężone ze sobą dwa światłowody, dzięki czemu możliwe jest jednocze-
sne oświetlenie próbki i rejestracja widma odbiciowego. Pozostałe końcówki służą do
prowadzenia światła ze źródła do próbki oraz do rejestracji widma przez detektor. Do
rejestracji wyników pomiarów wykorzystuje się oprogramowanie OOIBase.

Rys. 19.19. Schemat układu do pomiarów spektroskopowych
wykorzystujących sondę odbiciową
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Korzystając z programu OOIBase i spektrofotometru PC1000 (Ocean Optics), nale-
ży przeprowadzić pomiary spektroskopowe skóry, zbliżając sondę prostopadle i możli-
wie najbliżej powierzchni skóry (ok. 1 mm). Należy wykonać pomiary absorpcji:

– skóry dłoni na powierzchni dłoniowej oraz powierzchni grzbietowej,
– skóry przedramienia w miejscu, gdzie widoczne są naczynia krwionośne,
– widocznych znamion (pieprzyki, naczyniaki),
– wypreparowanych tkanek skóry świni,
– zbadać różnice widm spektroskopowych skóry po nałożeniu kremu z filtrem UV,
– zbadać wpływ zmiany odległości sondy od powierzchni tkanki na rejestrowane

widma spektroskopowe,
Korzystając z programu kalkulacyjnego typu Excel należy przedstawić wyniki pomia-

rowe w formie wykresu. Na podstawie spektrum wskazać pasmo absorpcji/transmisji
i omówić wyniki.
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