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1. Введение

Метод	термотерапии	[1]	в	зависимости	от	механизма	
повреждения	патологических	биомишеней	(органов,	тка-
ней,	клеток)	применяется	в	двух	вариантах:	гипертермия	
и	термодеструкция	или	термолиз.	В	гипертермии	исполь-
зуют	нагрев	биомишеней	до	температуры	43	–	45	°С,	кото-
рый	может	приводить	к	апоптозу	клеток	за	счëт	наруше-
ния	их	нормальных	функций,	денатурации	ферментов,	ин-
дукции	белков	теплового	шока,	нарушению	кровообра-
щения,	уменьшению	скорости	репарации	повреждений	в	
раковых	клетках	по	сравнению	с	нормальными	тканями	
и	т.	д.	[1].	В	случае	термолиза	(термодеструкции)	осущест-
вляется	нагрев	до	температуры	свыше	50	°С	определенно-
го	участка	 ткани	или	органа,	поражëнного	патологиче-
ским	процессом.	Подобное	воздействие,	как	правило,	имеет	

небольшую	 длительность	 и	 локальный	 характер.	 Наи-
более	актуально	применение	термолиза	в	онкологии,	где	
он	 приводит	 к	 некрозу	 злокачественных	 клеток	 и	 де-
струкции	опухоли	[2].

Разнообразие	способов,	с	помощью	которых	осущест-
вляется	 термотерапия,	 обусловлено	 большим	 количест-
вом	источников	излучения	и	термосенсибилизаторов,	ко-
торые	поглощают	излучение	и	генерируют	тепло,	исполь-
зуемое	для	гипертермии	или	термолиза	[1].	Одним	из	пер-
спективных	и	относительно	новых	способов	проведения	
термолиза	тканей	является	плазмонно-резонансная	фото-
термотерапия	(ПФТT)	[3,	4],	в	которой	применяется	ла	зер-
ный	нагрев	металлических,	чаще	всего	золотых	и	компо-
зитных	(диэлектрик	–	золото,	серебро	–	золото),	наночастиц.	
Как	было	показано	в	пионерской	работе	 [5],	локальный	
нагрев	частиц	коллоидного	золота	размером	~20	нм,	ад-
сорбированных	на	поверхности	раковых	клеток,	вызыва-
ет	их	гибель	после	облучения	импульсным	зелëным	лазер-
ным	 излучением	 со	 сравнительно	 невысокой	 средней	
мощностью,	но	при	достаточно	большой	пиковой	мощ-
ности	коротких	(20	нс)	импульсов.	Анало	гичный	резуль-
тат	был	получен	в	работе	[6]	при	облучении	раковых	кле-
ток,	меченных	 золотыми	нанооболочками,	красным	ла-
зерным	излучением	в	непрерывном	режиме.	Вы	сокая	эф-
фективность	 нагрева	 определяется	 большим	 сечением	
поглощения	металлических	наночастиц	на	длине	волны	
плазмонного	 резонанса	 [7],	 которое	 на	 много	 порядков	
превышает	таковое	для	эндогенных	хромофоров-термосен-
сибилизаторов	типа	меланина.

К	настоящему	времени	разработаны	методы	химиче-
ского	синтеза	частиц	с	настройкой	их	плазмонных	резо-
нансов	в	нужный	спектральный	диапазон,	включая	окно	
прозрачности	биотканей	(650	–	900	нм)	[8,	9],	за	счëт	изме-
нения	структуры	и	состава	частиц.	Из	всего	разнообразия	
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наночастиц,	используемых	сейчас	для	ПФТТ,	можно	вы-
делить	три	класса	наиболее	перспективных	частиц:	золо-
тые	нанооболочки	на	ядрах	из	двуокиси	кремния	[10],	зо-
лотосеребряные	наноклетки	[11]	и	золотые	наностержни	
[12,	13].	Наиболее	исследованными	с	точки	зрения	их	ис-
пользования	 в	ПФТТ	 являются	 золотые	 нанооболочки,	
информацию	о	которых	можно	найти	в	недавних	обзорах	
[14,	15],	включающих	в	себя	опубликованные	данные	по	
экспериментам	in	vitro	и	in	vivo	[16	–	18].	Не	случайно,	что	
именно	с	этими	частицами	фирма	Nanospectra	Biosciences	
(США)	начала	первые	клинические	испытания	ПФТТ	при-
менительно	к	 злокачественным	опухолям	головы	и	шеи	
человека	[19].

В	 2007	 г.	 группа	 Y.Xia	 [20]	 впервые	 продемонстри-
ровала	 применение	 золотосеребряных	 наноклеток	 для	
ПФТТ	раковых	клеток	in	vitro	(данные	по	оптоакустиче-
скому	имиджингу	меланомы	в	эксперименте	in	vivo	были	
опубликованы	 в	 работе	 [21],	 а	 детальный	 обзор	 имею-
щихся	данных	по	наноклеткам	можно	найти	в	[22]).	Более	
перспективными	для	ПФТТ,	с	нашей	точки	зрения,	явля-
ются	золотые	наностержни	(в	том	числе	и	из-за	относи-
тельной	простоты	их	синтеза)	[12],	функционализованные	
соответствующим	образом	для	уменьшения	токсичности	
исходного	стабилизатора	частиц	–	цетилтриметиламмо-
ний	бромида	(CTAB)	[23].	Эффективность	золотых	нано-
стержней	как	термосенсибилизаторов	была	продемонст-
рирована	в	модельных	экспериментах	и	расчетах	[24,	25]	
и	в	экспериментах	in	vivo	с	привитыми	опухолями	у	мы-
шей	[26].

К	настоящему	времени	разработаны	методы	конъю-
гирования	 наночастиц	 (в	 том	 числе	 и	 покрытых	СТАВ	
золотых	 наностержней)	 с	 различными	 биомолекулами.	
Ос	новными	задачами	являются	ослабление	взаимодейст-
вия	наночастиц	 с	 клетками	иммунной	 системы,	продле-
ние	времени	их	циркуляции	в	крови	[27]	с	целью	повыше-
ния	 эффективности	 механизма	 пассивного	 накопления	
(enhanced	permeability	and	retention	–	EPaR	[28]),	а	также	
адресная	(или	векторная)	[29]	доставка	конъюгатов	к	био-
мишеням.	 В	 частности,	 имеется	 много	 работ	 по	ПФТТ	
раковых	клеток	в	экспериментах	in	vitro	с	золотыми	на-
ностержнями,	функционализованными	антителами	к	ре-
цептору	 эпидермального	 фактора	 роста	 [30],	 фосфати-
дилхолином	[31],	фолиевой	кислотой	[32]	и	т.	д.	Однако	в	
области	применения	золотых	наностержней	для	ПФТТ	в	
экспериментах	in	vivo	и	тем	более	в	клинической	онколо-
гии	существует	еще	ряд	нерешенных	проблем.

Во-первых,	 как	 отмечалось	 в	 ряде	 работ	 [33,	34],	 эф-
фективность	ПФТТ	в	онкологии	определяется	комплек-
сом	факторов:	1)	селективным	накоплением	частиц	в	опу-
холи	за	счëт	пассивного	механизма	EPaR	и	оптимальной	
поверхностной	функционализации;	2)	селективным	нагре-
вом	за	счëт	локализации	в	микрообъемах	и	спектральной	
селективности	источников	преобразования	света	в	тепло	
в	результате	настройки	плазмонного	резонанса;	3)	опти-
мизацией	протоколов	ПФТТ	в	отношении	дозы	и	спосо-
ба	введения	частиц,	средств	контроля	за	их	накоплением	
и	локализацией,	параметров	и	режимов	облучения,	а	так-
же	мониторинга	характеристик	термолиза.	Всë	еще	оста-
ются	 актуальными	 и	 проблемы,	 связанные	 с	 доставкой	
оптического	излучения	к	биомишени.

В	 отличие	 от	 множества	 публикаций,	 посвя	щëн	ных	
экспериментам	in	vitro,	число	публикаций	по	ПФТТ	опу-
холей	in	vivo	с	использованием	золотых	наностержней	не-
велико.	В	большинстве	работ	применялось	внутривенное	

введение,	 а	 увеличение	 накопления	 частиц	 в	 опухоли	
достигалось	функционализацией	частиц	молекулами	тио-
лированного	полиэтиленгликоля	(ПЭГ-тиол)	[26,	34	–	38].	Ак-
	тивная	адресная	доставка	пока	ещё	является	редким	ис-
ключением	[39].	Для	повышения	накопления	использова-
лось	также	микрокапсулирование	наночастиц	[40]	или	их	
прямое	введение	в	опухоль	[41],	однако	этот	приём	реали-
зуем	только	для	опухолей	с	доступной	локализацией.

Актуальной	также	является	оптимизация	фототермо-
терапии	 с	использованием	фантомов	и	животных	моде-
лей	 [16,	42	–	44].	 Известно,	 что	 существенная	 деструкция	
опухолевой	ткани	имеет	место	только	при	увеличении	еë	
температуры	 свыше	 50	°С	 [2].	 Поэтому,	 с	 нашей	 точки	
зрения,	важны	оптимальные	дозы	вводимых	частиц	и	ла-
зерного	облучения,	обеспечивающие	такой	нагрев	опухо-
левых	тканей,	который	приводит	именно	к	фототермоли-
зу	злокачественных	клеток,	а	не	к	общей	умеренной	ги-
пертермии.	

Цель	настоящей	работы	–	исследование	фототермиче-
ских	эффектов	и	пространственно-временного	распреде-
ления	температуры	в	тканях	мышей	с	привитой	опухолью	
и	в	модельных	суспензиях	в	зависимости	от	дозы	вводи-
мых	наночастиц,	их	биораспределения	и	параметров	ла-
зерного	излучения.

2. Материалы и методы

2.1. Синтез и характеристики покрытых ПЭГ золотых 
наностержней

В	работе	использовали	следующие	реактивы:	нитрат	
серебра	AgNO3	 (свыше	 99.9	%,	Aldrich,	США,	 20.913-9),	
CTAB	(96	%,	Fluka,	США,	№	52370),	золотохлористово-
дородная	 кислота	HAuCl4	 (свыше	 99	%,	Aldrich,	США),	
изоаскорбиновая	 кислота	 (свыше	 99	%,	 Fluka,	 США),	
боргидрид	натрия	(Sigma-Aldrich,	США),	соляная	кисло-
та	(ОСЧ,	Вектон,	Россия),	поташ	(ОСЧ,	Реахим,	Россия),	
ПЭГ-тиол	(Mw	=	5000,	Nektar,	США),	вода	(Milli	Q).

На	первом	этапе	синтеза	последовательно	смешивали	
1	мл	CTAB	(0.1	М),	25	мкл	HAuCl4	(10	мМ)	и	100	мкл	рас-
твора	 боргидрида	 натрия	 (10	 мМ).	 После	 добавления	
HAuCl4	смесь	меняет	цвет	с	бесцветного	на	жëлтый,	после	
добавления	боргидрида	натрия	цвет	немедленно	изменя-
ется	на	бледно-коричневый,	что	свидетельствует	об	обра-
зовании	наночастиц	золота	диаметром	1	–	3	нм.	Заро	ды-
шевый	раствор	оставляли	без	перемешивания,	не	закрывая	
крышку,	на	30	–	120	мин.	Далее	к	100	мл	раствора	СТАВ	
(0.1	М)	добавляли	последовательно	2	мл	раствора	AgNO3	
(4	мМ),	 5	мл	 раствора	HAuCl4	 (10	мМ),	 1	мл	раствора	
аскорбиновой	кислоты	(100	мМ),	1	мл	соляной	кислоты	
(1	М)	и	1	мл	зародышей	золота.	Образо	вавшуюся	суспен-
зию	выдерживали	при	температуре	28	°С	в	течение	24	ч.	В	
результате	 получали	 суспензию	 покрытых	 СТАВ	 золо-
тых	наностержней	с	концентрацией	золота	~80	мкг/мл	и	
оптической	плотностью	3.5	–	4	на	длине	волны	плазмон-
ного	резонанса	в	кювете	длиной	1	см.

Полученную	 суспензию	 золотых	 наностержней	 цен-
трифугировали	1	ч	при	ускорении	14000g.	Осадок,	содер-
жащий	наночастицы,	растворяли	в	том	же	объëме	воды.	
К	100	мл	суспензии	наночастиц	добавляли	1	мл	раствора	
поташа	(0.2	М)	и	1	мл	раствора	ПЭГ-тиола	(1	мМ).	Сус-
пензию	выдерживали	12	ч	при	температуре	28	°С	и	цен-
трифугировали	1	ч	при	ускорении	14000g.	Осадок	раст-
воряли	в	100	мл	воды.	Процедуру	центрифугирования-пе-
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рерастворения	 повторяли	 пять	 раз,	 после	 чего	 раствор	
кон	центрировали	до	требуемой	оптической	плотности	на	
длине	волны	плазмонного	резонанса.	

Геометрические	параметры	наностержней	определяли	
по	трансмиссионным	электронно-микроскопическим	изо-
бражениям,	 полученным	 с	 помощью	 электронного	 ми-
кроскопа	 Libra-120	 (Carl	 Zeiss,	 Германия)	 (рис.1,а).	 Из	
рис.1,а	 видно,	 что	 в	 среднем	 частицы	имели	форму	 ци-
линдра	с	полусферическими	основаниями,	а	еë	вариации	
за	 счëт	 более	 плоской	формы	 оснований	 и	 уменьшения	
диаметра	в	центре	частицы	(«end-cap»	и	«dog-bone»	мор-
фологии	 [45])	для	данного	образца	очень	малы.	Для	ан-
самбля	 из	 примерно	 500	 частиц	 определялись	 длина	Li,	
диаметр	di	и	осевое	отношение	ri	=	Li/di	для	каждой	части-
цы.	Средние	значения	длины	(L)	и	диаметра	(d )	стержней	
равны	41	± 8	нм	и	10.2	± 2	нм	соответственно.	На	вставке	
к	рис.1,а	приве	дена	гистограмма	распределения	числа	ча-
стиц	DNi	/Dri	по	осевым	отношениям	ri	со	средним	значе-
нием	r	=	4.03	± 0.7.	Оптические	свойства	наностержней	
контролировались	по	спектрам	экстинкции,	измеренным	
на	спектрофотометре	UV-vis	Specord	250	(Analytik,	Йена,	
Германия)	(рис.1,б).	По	измеренным	значениям	экстинк-
ции	Aext	 образца	в	 слое	 толщиной	 l	 определяли	показа-
тель	 экстинкции	 (в	 см–1)	 mext	 =	 ln10(Aext/l ).	 По	 данным	
рис.1,б	длина	волны	продольного	плазмонного	резонан-
са	составляет	820	нм,	а	показатель	экстинкции	в	резонан-
се	–	8.16	см–1.

Показатели	 экстинкции	 концентрированных	 раство-
ров	 наностержней,	 использованных	 в	 экспериментах	 in	
vivo,	на	длине	волны	плазмонного	резонанса	составляли	
примерно	46	и	11.5	см–1	(оптические	плотности	в	кювете	
длиной	1	 см	равны	20	и	5	 соответственно).	Содержание	
золота	в	образцах	биоткани	определяли	методом	атомно-
абсорбционной	спектроскопии	(ААС)	на	спектрофотоме-
тре	Dual	Atomizer	Zeeman	AA	iCE	3500	(Thermo	Scientific	
Inc.,	США).	Для	калибровки	спектрометра	использовали	
раствор	HAuCl4	в	HCl	(0.1	M)	или	раствор	коллоидного	
золота	с	известной	его	концентрацией.	Во	втором	случае	
коллоидные	 частицы	 растворялись	 в	 царской	 водке	
(HCl	:	HNO3	=	3	:	1).	Обе	калибровочные	процедуры	дава-
ли	сходные	результаты.	Концентрации	золота	в	концен-

трированных	 суспензиях	покрытых	ПЭГ	 золотых	нано-
стер	жней	с	показателями	экстинкции	46	и	11.5	см–1	были	
равны	примерно	400	и	100	мкг/мл	соответственно.

2.2. Схема экспериментов in vivo

В	 работе	 использовались	 женские	 особи	 линейных	
мышей	 Balb/c,	 полученные	 из	 питомника	 «Столбовая»	
РАН	 (Москва).	К	 началу	 экспериментов	 их	 возраст	 со-
ставлял	три	месяца,	а	масса	тела	равнялась	20	–	22	г.	До	и	
в	период	 экспериментов	животные	 содержались	 в	 вива-
рии	в	 соответствии	с	«Правилами	Европейской	конвен-
ции	 по	 защите	 позвоночных	 животных,	 используемых	
для	экспериментальных	и	иных	научных	целей».	Для	ис-
следования	были	сформированы	две	экспериментальные	
группы	по	14	животных	и	две	контрольные	группы	по	6	
животных.

В	 качестве	 модели	 опухоли	 использовали	 асцитную	
карциному	 Эрлиха,	 которая	 прививалась	 всем	 мышам	
внутримышечно	в	левое	бедро.	Объем	вводимой	опухоле-
вой	 суспензии	 был	 равен	 0.2	 мл	 c	 общим	 количеством	
клеток	2	´	106.	На	14-й	день	после	прививки	средний	объ-
ём	опухолей	составлял	1.7	± 0.3	см3.

В	 экспериментах	 in	 vivo	 животным	 первой	 экспери-
ментальной	группы	со	сформированной	опухолью	в	хво-
стовую	 вену	 вводили	 0.4	 мл	 суспензии	 наностержней	 с	
концентрацией	 золота	 100	 мкг/мл,	 а	 животным	 второй	
экспериментальной	группы	–	аналогичный	объём	суспен-
зии	 наностержней	 с	 концентрацией	 золота	 400	 мкг/мл.	
Животным	 первой	 и	 второй	 контрольных	 групп	 через	
хвостовую	вену	вводили	0.4	мл	физиологического	раство-
ра.	С	учётом	объёма	введённых	суспензий	и	среднего	веса	
животных	введённые	дозы	наночастиц	по	содержанию	зо-
лота	были	равны	40	и	160	мкг,	а	средние	удельные	дозы	
введённого	золота	в	расчёте	на	вес	животного	–	2	и	8	мг/кг	
соответственно.

Через	 сутки	 после	 внутривенного	 введения	 наноча-
стиц	 проводились	 эксперименты	 по	 лазерному	 нагреву	
опухоли,	а	также	симметрично	расположенного	участка	
здоровых	тканей.	Предварительно	поверхность	опухоли	
и	участки,	предназначенные	для	облучения,	были	эпили-

Рис.1.	 Трансмиссионное	электронно-микроскопическое	изображение	(а)	и	спектр	экстинкции	(б)	золотых	наностержней	с	показателем	
экстинкции	8.16	см–1	на	длине	волны	плазмонного	резонанса	820	нм.	На	вставке	–	гистограмма	распределения	числа	частиц	DNi	/Dri	по	
осевым	отношениям	ri	со	средним	значением	r	=	4.03	± 0.7.
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рованы.	 В	 качестве	 источника	 излучения	 использовали	
полупроводниковый	лазер	LIMO	(Дортмунд,	Германия)	
c	длиной	волны	810	нм	и	выходной	мощностью	до	30	Вт.	
Облучению	 подвергались	 животные	 обеих	 эксперимен-
тальных	групп	и	одной	контрольной.	Вторая	контрольная	
группа	 мышей	 не	 подвергалась	 никакому	 воздей	ст	вию.	
Облучение	 проводилось	 в	 течение	 5	мин	 при	 выходной	
мощности	излучения	с	торца	световода	1.2	Вт,	расстояние	
от	 торца	 световода	 до	 объекта	 составляло	 27	 мм,	 пло-
щадь	лазерного	пятна	была	равна	0.3	cм2.

Через	 час	 после	 нагрева	 опухолей	 половина	 живот-
ных	из	каждой	экспериментальной	группы	была	подвер-
гнута	эвтаназии	с	последующим	забором	образцов	опу-
холи,	мышечной	ткани,	селезёнки	и	печени,	а	вторая	по-
ловина	 животных	 экспериментальных	 групп	 оставлена	
для	 наблюдения	 динамики	 развития	 опухоли	 и	 оценки	
выживаемости.	Из	каждой	контрольной	группы	на	кон-
троль	дожития	оставляли	по	четыре	мыши,	а	две	мыши	
подвергались	 эвтаназии	 с	 забором	 образцов	мышечной	
ткани,	селезёнки	и	печени.	В	отобранных	органах	опреде-
ляли	 накопление	 наностержней	 по	 содержанию	 золота	
методом	ААС.

2.3. Измерение пространственного распределения 
температуры в экспериментах с суспензиями 
наностержней и in vivo

Исходные	суспензии	наностержней	помещались	в	про-
бирки	 Эппендорфа	 и	 облучались	 полупроводниковым	
ла	зером	на	длине	волны	810	нм.	Эксперименты	проводи-
лись	при	различных	концентрациях	наностержней,	объём	
образца	 составлял	 1.5	 мл,	 плотность	 мощности	 непре-
рывного	лазерного	излучения	была	равна	1.2	Вт/см2.	Про-
бир	ка	 закреплялась	 вертикально,	 а	 лазерное	 излучение	
подводилось	по	световоду	сверху	(рис.2,а).	Расстояние	меж-
ду	торцом	волокна	и	поверхностью	жидкости	в	пробирке	
составляло	3	см.	Облучение	проводили	в	течение	5	мин	
с	регистрацией	распределения	температуры	каждые	10	с.

По	 мере	 облучения	 пробирок	 с	 суспензиями	 нано-
стержней	осуществлялся	неинвазивный	мониторинг	тем-
пературы	с	помощью	тепловизора	IRISYS	4010	(InfraRed	
Integrated	System	Ltd,	Великобритания),	находящегося	на	
расстоянии	 37	 см	 от	 пробирки.	 Пространственное	 рас-
пределение	 температуры	 регистрировалось	 тепловизо-
ром,	расположенным	сбоку	пробирки,	в	направлении,	пер-
пендикулярном	пучку	лазера	(рис.2,б).

Облучение	экспериментальных	и	контрольных	групп	
животных	проводили	в	соответствии	с	методикой,	изло-

женной	в	п.2.2.	Неинвазивный	мониторинг	температуры	
поверхности	экспериментальных	и	контрольных	участков	
опухолей	 и	 нормальных	 тканей	 выполняли	 с	 помощью	
тепловизора,	как	описано	в	[16,	25].

3. Результаты и обсуждение 

3.1. Фототермические эффекты в суспензиях золотых 
наностержней

На	 рис.3	 представлены	 распределения	 температуры	
вдоль	осей	пробирок	с	суспензиями	золотых	наностерж-
ней	с	концентрациями	8	и	100	мкг/мл.	Пять	измерений	 с	
интервалом	1	мин	сде	ланы	после	включения	лазера	(до	5-й	
минуты)	и	три	(до	8-й	минуты)	–	после	его	выключения.

Из	 рис.3	 видно	 что	 максимальная	 температура	 при	
концентрации	8	мкг/мл	достигает	58	°С,	а	при	концентра-
ции	100	мкг/мл	–	76	°С.	Однако	при	большой	концентра-

Рис.2.	 Схема	экспериментов	с	суспензиями	наностержней,	помещён-
ными	в	пробирку	Эппендорфа	(а),	и	термограмма	пространствен-
ного	распределения	температуры	в	этой	пробирке	(б):	
1	–	полупроводниковый	лазер;	2	–	тепловизор	IRSYS	4010.	

Рис.3.	 Распределения	температуры	T	вдоль	оси	пробирок	x	при	ла-
зерном	нагреве	суспензий	золотых	наностержней	с	концентрация-
ми	8	(а)	и	100	мкг/мл	(б).	Цифры	у	кривых	–	время	(в	минутах)	на-
чала	регистрации	распределения	температуры	после	включения	и	
выключения	лазера	(лазер	работал	5	мин).
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ции	наночастиц	не	удаётся	равномерно	нагреть	весь	об-
лучаемый	объём,	т.	к.	лазерное	излучение	поглощается	в	
области	его	входа	в	образец	и	не	доходит	до	более	глубо-
ких	слоёв	суспензии.	Фактически,	верхний	слой	концен-
трированной	суспензии	представляет	собой	экран,	в	ко-
тором	 выделяется	 практически	 всё	 тепло,	 поглощённое	
наночастицами.	Перенос	тепла	от	верхних	слоёв	к	ниж-
ним	происходит	довольно	медленно,	поэтому	нагрев	кон-
центрированных	суспензий	в	течение	первых	пяти	минут	
происходит	очень	неоднородно.	С	другой	 стороны,	для	
очень	разбавленных	суспензий	выделение	тепла	было	бо-
лее	 равномерным	 по	 объёму,	 но	 незначительным	 из-за	
малого	количества	наночастиц.	Таким	образом,	сущест-
вует	оптимальный	диапазон	концентраций,	при	которых	
весь	облучаемый	объём	прогревается	достаточно	равно-
мерно	и	эффективно.	В	данном	эксперименте	при	разли-
чии	концентраций	наночастиц	более	чем	в	10	раз,	относи-
тельные	 приращения	 температуры	 различаются	 только	
на	 20	%.	Полученные	результаты	важны	для	понимания	
возможных	механизмов	выделения	тепла	в	условиях	экс-
перимента	in	vivo.	Ясно,	например,	что	как	малые,	так	и	
большие	концентрации	частиц	в	биомишени	не	являются	
оптимальными	для	фототермолиза.

3.2. Биораспределение золотых наностержней

На	рис.4	приведены	диаграммы	биораспределения	зо-
лотых	 наностержней	 для	 двух	 доз	 введенного	 золота	 в	
расчёте	на	вес	животного	(2	и	8	мг/кг),	которые	соответ-
ствуют	 наиболее	 вероятному	 диапазону	 доз,	 используе-
мых	в	экспериментах	по	биотоксичности	наночастиц	зо-
лота	[23].	Следует,	однако,	иметь	в	виду,	что	по	литера-
турным	данным	[23]	отсутствия	токсичности	можно	ожи-
дать	при	кратковременном	(около	недели)	курсе	введения	
частиц	 в	 ежедневной	 дозе	 ~0.5	 мг/кг.	 Таким	 образом,	
применяемые	нами	дозы	несколько	выше	этой	 границы	
токсичности.	С	другой	стороны,	в	успешном	ПФТТ-экс-
перименте	на	мышах	 с	привитыми	опухолями	 [26]	 дозы	
наностержней	были	существенно	выше	(20	мг/кг).	

Из	представленных	данных	 видно,	 что	 соотношение	
содержания	 золота	 во	 всех	 исследованных	 тканях	 при	
введении	суспензий	наностержней	примерно	соответству-
ет	соотношению	введенных	доз	золота	1	:	4.	В	согласии	с	
имеющимися	 литературными	 данными	 [23],	 концентра-
ция	частиц	золота	в	печени	и	селезёнке	почти	на	порядок	
больше,	чем	в	опухоли,	и	составляет	~10	%	от	концентра-
ции	золота	во	вводимых	суспензиях.	Как	и	для	сходной	
модели	in	vivo	[37],	наши	данные	показывают,	что	нако-
пление	золотых	наностержней	в	селезенке	намного	боль-
ше,	чем	в	печени.	Подчеркнем,	что	в	результате	селектив-
ного	накопления	наностержней	содержание	золота	в	пе-
чени	 (~35	 мкг/г)	 и	 селезёнке	 (~55	 мкг/г)	 существенно	
выше	средней	введённой	дозы	(8	мкг/г).	Примерно	такое	
же	 соотношение	наблюдается	и	для	меньшей	введённой	
дозы	(2	мкг/г).	С	учетом	типичного	среднего	веса	печени	
(~1.1	 г)	 и	 селезёнки	 (~100	мг)	мышей	линии	Balb/с	 [46]	
общее	количество	золота	в	этих	органах	составляет	~40	
мкг	или	25	%	от	общей	введённой	дозы	160	мкг.	Этот	ре-
зультат	находится	в	разумном	согласии	с	данными	груп-
пы	T.Niidome	[37]	для	золотых	наностержней	и	другими	
литературными	данными	по	биораспределению	наноча-
стиц	золота	[23].	Повышенное	накопление	золотых	нано-
стержней	 в	 печени	 и	 селезёнке	 обусловлено	 строением	
этих	 органов	 и	физиологическими	 особенностями	 сосу-

дистой	 системы.	 В	 печени	 преобладают	 сосудистые	 ка-
пилляры	фенестрированного	типа,	а	в	селезёнке	имеются	
лакуны.	Хотя	накопление	золота	в	селезёнке	(в	мкг/г)	не-
сколько	выше,	чем	в	печени,	в	целом	абсолютное	количе-
ство	золота	в	печени	больше	из-за	большей	массы	органа.	
Отметим	также,	что	в	работе	[37]	золотые	наностержни	в	
заметных	количествах	(примерно	50	%	от	накопленных	в	
печени)	были	обнаружены	также	в	легких	мышей.

Содержание	золота	в	опухолевой	ткани	составляет	~1	%	
от	его	концентрации	во	вводившихся	суспензиях	и	превы-
шает	средние	значения	для	здоровой	мышечной	ткани	в	
три-четыре	раза.	Другими	словами,	содержание	золота	в	
расчёте	на	единицу	массы	опухоли	равно	примерно	1	и	4	
мкг/г	для	введённых	доз	2	и	8	мг/кг	соответственно.	Таким	
образом,	 даже	 при	 пассивном	 накоплении	 наночастиц	
без	специальной	их	функционализации	адресными	биомо-
лекулами	создается	вполне	замет	ное	накопление	–	около	
50	%	от	средней	дозы	введённых	наночастиц.	Полученные	
нами	данные	в	целом	согласуются	с	результатами	работ	
по	 биораспределению	наностержней	 при	 пассивном	на-
коплении	частиц	[35,	37,	38,	47].

3.3. Фототермические эффекты при лазерном нагреве 
золотых наностержней in vivo

На	рис.5	 показаны	двумерные	 распределения	 темпе-
ратуры	на	поверхности	кожи	мыши	при	лазерном	нагре-
ве	через	сутки	после	системного	введения	золотых	нано-

Рис.4.	 Биораспределения	золотых	наностержней	в	опухоли	и	мыш-
цах	(а),	а	также	в	печени	и	селезёнке	(б)	через	сутки	после	внутри-
венного	введения	наночастиц	в	дозах	2	(1)	и	8	мг/кг	(2).	Цифрой	3	
обозначено	соответствующее	распределение	при	введении	физио-
логического	раствора	вместо	наночастиц.
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стержней.	Тепловизор	при	этих	измерениях	находился	в	
одном	и	том	же	фиксированном	положении.

Из	 рис.5	 видно,	 что	 распределение	 температуры	 по	
лазерному	пятну	неоднородно,	что	связано	с	неоднород-
ностью	распределения	плотности	мощности	падающего	
лазерного	излучения	и	 с	процессами	перераспределения	
тепла	от	нагретых	областей	к	холодным.	Эффективность	
лазерного	нагрева	определяется	не	только	максимальной	
температурой	в	центре	лазерного	пятна,	но	и	диаметром	
нагретой	области,	в	которой	температура	превышает	за-
данное	граничное	значение	для	гипертермии	или	термо-
лиза.	В	данном	эксперименте	диаметр	области,	в	которой	
температура	превышала	45	°C,	составлял	7	мм	через	1	мин	
после	начала	облучения	и	11	мм	через	5	мин.	На	рис.5,г 
представлены	 распределения	 температуры	 вдоль	 гори-

зонтальной	оси	(проходящей	через	центр	нагретой	обла-
сти),	полученные	с	интервалом	в	1	мин	после	начала	об-
лучения	и	после	выключения	лазера.	Увеличение	ширины	
температурного	распределения	обусловлено	процессами	
термодиффузии.	 После	 выключения	 лазера	 происходит	
медленное,	по	сравнению	с	характерными	временами	на-
грева,	остывание	участка	кожи	и	уширение	(выравнива-
ние)	температурного	профиля.

На	 рис.6	 приведены	 временные	 зависимости	 темпе-
ратуры	поверхности	экспериментальных	и	контрольных	
участков	кожи,	каждая	кривая	получена	путем	усредне-
ния	результатов	для	семи	животных.

Даже	в	случае	малой	дозы	введённых	наностержней	
(2	мг/кг,	рис.6,а)	наблюдалось	заметное	различие	в	темпе-
ратуре	опухолевой	ткани	и	соседнего	здорового	участка.	

Рис.5.	 Двумерные	распределения	температуры	на	поверхности	кожи	мыши	до	облучения	лазером	(а),	а	также	через	1	(б)	и	5	мин	(в)	после	
начала	облучения,	полученные	через	сутки	после	системного	введения	наночастиц	золота	в	дозе	8	мкг/г.	На	рис.5,г	представлены	распре-
деления	температуры	T	вдоль	горизонтальной	оси	(проходящей	через	центр	нагретой	области).	Цифры	у	кривых	–	время	(в	минутах)	на-
чала	регистрации	распределения	температуры	до	облучения,	после	начала	облучения	и	после	выключения	лазера	на	5-й	минуте.

Рис.6.	 Кинетика	лазерного	нагрева	опухолевой	(1)	и	здоровой	(2)	тканей	в	области	его	максимума	через	сутки	после	внутривенного	вве-
дения	золотых	наностержней	в	дозе	2	(а)	и	8	мг/кг	(б).	Кривые	3	–	кинетика	максимального	нагрева	здоровой	мышечной	ткани	без	введе-
нияв	неё	наночастиц	(контроль).	Данные	усреднены	по	экспериментальным	и	контрольным	группам	животных.
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После	установления	стационарной	температуры	это	раз-
личие	составляло	~10	°C.	Для	контроля	измерялась	тем-
пература	поверхности	кожи	в	зоне	опухоли	и	в	зоне	здо-
ровых	тканей	без	введения	в	них	наночастиц.	Значимых	
различий	в	 температуре	 здоровых	и	опухолевых	тканей	
без	введения	в	них	наночастиц	выявлено	не	было.	При	вну-
тривенном	введении	наностержней	в	малой	дозе	(2	мг/кг)	
температура	нагретых	мышечных	тканей	превышала	кон-
трольные	значения	примерно	на	5	°C	за	счёт	установлен-
ного	в	экспериментах	по	биораспределению	незначитель-
ного	накопления	 частиц	 в	 здоровых	мышечных	 тканях.	
Основное	повышение	температуры	биоткани	с	введённы-
ми	в	неё	наночастицами	происходит	в	первые	100	с	лазер-
ного	нагрева,	а	затем	скорость	роста	температуры	значи-
тельно	уменьшается.

Из	рис.6,б	видно,	что	в	результате	пассивного	селек-
тивного	 накопления	 наностержней	 при	 внутривенном	
введении	их	в	дозе	8	мг/кг	имеет	место	сильное	увеличе-
ние	 температуры	 опухоли	 (на	 ~30	°C)	 по	 сравнению	 с	
температурой	соседнего	участка	здоровых	тканей	у	того	
же	животного.	Для	этой	дозы	уже	после	одной-двух	ми-
нут	лазерного	облучения	температура	опухоли	достигала	
~70	°C,	в	то	время	как	для	дозы	2	мг/кг	максимальная	ста-
ционарная	температура	была	равна	~50	°C.

На	рис.7	представлены	зависимости	увеличения	 (ин-
кремента)	 температуры	 суспензий	 и	 опухолевой	 ткани	
(эксперимент	in	vivo)	от	концентрации	наночастиц	золо-
та.	Инкремент	температуры	был	измерен	после	5-й	мину-
ты	 облучения,	 как	 описано	 выше.	 В	 диапазоне	 концен-
траций	0	–	10	мкг/мл	температурный	инкремент	линейно	
зависит	от	концентрации	наночастиц	золота	в	суспензии	
(рис.7,	вставка),	а	затем	зависимость	становится	нелиней-
ной	и	выходит	на	плато.	Если	учесть,	 что	наностержни	
практически	только	поглощают,	но	не	рассеивают	свет,	то	
качественно	поведение	кривой	1	на	рис.7	согласуется	с	за-
коном	Бугера:	Iabs	/I0	=	1	–	exp(–	mabs	l	),	где	показатель	по-
глощения	суспензии	mabs	пропорционален	концентрации	
частиц.

Зависимость	 2	 на	 вставке	 к	 рис.7	 соответствует	 сис-
тем	ному	 введению	 суспензии	 наночастиц,	 полученной	
разбавлением	препарата	с	концентрацией	400	мкг/мл.	Мак	-
симальная	концентрация	золота	в	опухолевой	ткани	сос-

тавляла	~4	мкг/мл,	т.	е.	находилась	в	диапазоне,	соот	вет-
ст	вующем	 линейному	 росту	 инкремента	 температуры	 в	
экспериментах	 in	 vitro.	Однако	наблюдавшиеся	 темпера-
турные	инкременты	в	ткани	с	введёнными	в	неё	наноча-
стицами	на	5	–	25	°C	больше,	чем	в	суспензии	с	той	же	кон-
центрацией	 наночастиц.	 Возможные	 физические	 меха-
низмы,	 приводящии	 к	 этому	 различию,	 обсуждаются	 в	
следующем	разделе.

3.4. Моделирование лазерного нагрева биоткани 
с введёнными в неё наночастицами

По	данным	ААС	концентрация	наностержней	в	опу-
холи	 составляет	 не	 более	 1	%	 (4	 мкг/мл)	 от	 исходной	
концентрации	вводимых	частиц	400	мкг/мл.	Показатель	
экстинкции	суспензии	наностержней	с	концентрацией	
4	мкг/мл	равен	~0.2	см–1	на	длине	волны	плазмонного	ре-
зонанса.	Эксперименты	по	нагреву	водных	суспензий	при	
таких	концентрациях	показали,	что	суспензии	в	пробир-
ках	нагреваются	на	5	–	10	°C,	т.	к.	при	столь	малой	объём-
ной	доле	частиц	выделяемое	ими	 тепло	не	может	 суще-
ственно	нагреть	весь	объём	в	пробирке.	С	другой	сторо-
ны,	из	рис.4,	6	и	7	следует,	что	опухолевая	ткань	со	сред	ним	
содержанием	наночастиц	~4	мкг/г	нагревается	очень	эф-
фективно:	в	среднем	до	80	°C	за	пять	минут.	Таким	обра-
зом,	имеется,	на	первый	взгляд,	очевидное	противоречие	
между	данными	нагрева	в	экспериментах	in	vitro	и	in	vivo.

Возможные	объяснения	этого	противоречия	состоят	в	
следующем.	Во-первых,	тепловизор	регистрирует	ИК	из-
лучение	от	поверхности	объекта	и	соответсвеннно	опре-
деляет	распределение	температуры	на	поверхности,	а	не	
по	всему	объёму	образца.	Для	биоткани	поверхностный	
нагрев	будет	больше,	чем	для	водной	суспензии	наноча-
стиц,	в	особенности,	если	их	распределение	неоднород-
ное,	с	большим	накоплением	частиц	у	поверхностных	сло-
ёв	биоткани.	Во-вторых,	теплофизические	свойства	био-
ткани	 отличаются,	 конечно,	 от	 таковых	 для	 воды.	 В	
частности,	комплекс	сложных	фототермических	явлений,	
сопровождающих	формирование	пузырьков	пара	в	водной	
среде	при	лазерном	нагреве	плазмонных	наночастиц	[48],	
сильно	зависит	от	параметров	внешней	среды.	В-третьих,	
в	тканях	наночастицы	могут	формировать	агрегаты,	в	ко-
торых	реализуется	усиление	фототермических	 эффектов	
за	 счёт	 электродинамического	 взаимодействия	 наноча-
стиц	на	малых	расстояниях	[49].

Наконец,	 может	 иметь	 место	 оптический	 механизм	
усиления	поглощения,	связанный	с	многократным	рассе-
янием.	 В	 отличие	 от	 воды,	 биоткань	 является	 сильно	
(многократно)	рассеивающей	средой.	Для	расчёта	опти-
ческих	свойств	таких	сред	можно	использовать	как	ана-
литические	подходы	на	основе	уравнения	переноса,	так	и	
статистическое	 моделирование	 на	 основе	 дискретного	
представления	 о	 фотонах	 и	 описания	 процессов	 много-
кратного	рассеяния	и	поглощения	методом	Монте-Карло	
[50].	В	рамках	 этого	подхода	принципиальное	различие	
между	прозрачной	и	сильно	рассеивающей	средой	с	оди-
наковой	объёмной	долей	поглощающих	частиц	состоит	в	
том,	что	во	втором	случае	средняя	длина	пробега	фото-
нов	 существенно	 меньше,	 чем	 в	 первом.	 Поэтому	 при	
прочих	равных	условиях	в	рассеивающей	среде	доля	по-
глощенных	фотонов	за	счёт	переоблучения	многократно	
рассеянными	фотонами	может	быть	больше,	чем	в	про-
зрачной	 среде	 с	 тем	же	 самым	 количеством	 поглощаю-
щих	наночастиц.	При	этом	важную	роль	играет	также	и	

Рис.7.	 Зависимости	температурного	инкремента	DT	от	концентра-
ции	золотых	наностержней	в	суспензии	(1)	и	в	опухолевой	ткани	(2)	
после	облучения	лазерным	излучением	(810	нм,	1	Вт/см2)	в	течение	
5	мин.
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поглощение	наночастицами	диффузно	рассеянного	света	
за	пределами	падающего	пучка.	В	прозрачной	же	 среде	
тепло	выделяется	практически	только	в	результате	одно-
кратного	поглощения	излучения	наночастицами	в	обла-
сти	пучка.	В	соответствии	с	дискретной	моделью	Монте-
Карло	в	прозрачной	среде	поглощается	только	часть	бал-
листических	фотонов	падающего	пучка,	в	то	время	как	в	
рассеивающей	среде	дополнительный	вклад	в	выделение	
тепла	 даёт	 также	 поглощение	 многократно	 рассеянных	
фотонов	во	всём	образце.	Насколько	нам	известно,	опи-
санный	выше	механизм	усиления	поглощения	за	счёт	мно-
гократного	рассеяния	никем	не	обсуждался	применитель-
но	 к	 проблемам	 ПФТТ,	 хотя	 эффекты	 многократного	
рассеяния	 в	 системах	 ткань	–	золотые	 наноcтержни	 рас-
сматривались	в	связи	с	проблемой	увеличения	контраста	
в	оптической	когерентной	томографии	[51,	52].

Приведённое	выше	качественное	объяснение	иллюст-
рирует	рис.8,	на	котором	представлены	данные	расчёта	
методом	Монте-Карло	 доли	поглощённых	фотонов	 для	
рассеивающего	плоскопараллельного	слоя	толщиной	1	см	
с	хаотически	ориентированными	золотыми	наностержня-
ми.	Доля	поглощенных	фотонов	Rabs	рассчитывалась	по	
формуле	Rabs	=	1	–	T	–	R,	где	T	–	коэффициент	пропуска-
ния	слоя	 (учитывающий	и	коллимированное,	и	диффуз-
ное	пропускание),	а	R	–	коэффициент	диффузного	отра-
жения.	Число	прослеженных	фотонов	равнялось	105.	Рас-
сеивающие	свойства	мышечной	биоткани	[53]	с	учетом	её	
возможного	просветления	[54]	моделировались	рассеяни-
ем	света	ансамблем	диэлектрических	сфер	в	воде.	Диаметр	
сфер	составлял	600	нм,	показатель	преломления	–	1.44,	а	
их	концентрация	выбиралась	соответствующей	диапазо-
ну	 показателей	 экстинкции	 mext	 =	 0	–	25	 см–1.	 На	 длине	
волны	 810	 нм	 показатель	 экстинкции	 такой	 системы	
практически	совпадает	с	показателем	рассеяния	msc.

Ансамбль	золотых	наностержней	моделировался	хао-
тически	ориентированными	цилиндрами	с	полусфериче-
скими	основаниями	и	гауссовым	распределением	по	осе-
вым	отношениям.	Как	показано	в	[45],	эта	модель	хорошо	
описывает	оптические	свойства	реальных	образцов	нано-
стержней.	Диаметр	всех	цилиндров	одинаков	и	составля-
ет	10	нм,	их	средняя	длина	–	40	нм,	среднее	осевое	отно-

шение	–	4,	а	ширина	гауссова	распределения	по	осевым	
отношениям	равна	0.15.	Эти	параметры	соответствуют	ис-
следованным	в	настоящей	работе	наночастицам	 с	плаз-
монным	 резонансом	 на	 длине	 волны	 810	–	820	 нм.	 Если	
концентрация	 золота	 в	 единице	 объёма	 равна	 1	 мкг/мл	
(что	соответствует	концентрации	наностержней	N	=	1.8	´	
1010	см–3),	то	ансамбль	модельных	наночастиц	имеет	сле-
дующие	оптические	характеристики:	средний	показатель	экс-
тинкции	mext	=	mabs	+	msc	=	NCext	=	0.0998	см–1	(Cext	–	инте-
гральное	сечение	экстинции);	средний	показатель	погло-
щения	 mabs	 =	NCabs	 =	 0.09805	 см–1	 (Cabs	 –	 интегральное	
сечение	поглощения);	среднее	альбедо	~  = msc/mext	= 0.0175;	
средняя	индикатриса	рассеяния	практически	совпадает	с	
рэлеевской	индикатриссой	p(q)	=	(1	+	cos2q)/2.	Для	другой	
концентрации	золота	показатели	экстинкции	и	поглоще-
ния	просто	умножаются	на	эту	концентрацию	(в	мкг/мл).

Из	рис.8,а	видно,	что	для	слоя	наностержней	в	воде	с	
концентрацией,	 соответствующей	 показателю	 экстинк-
ции	0.4	см–1	(практически	равному	показателю	поглоще-
ния),	доля	поглощённых	фотонов	составляет	28.5	%.	Если	
то	же	самое	количество	наночастиц	помещено	в	рассеи-
вающую	 биоткань,	 то	 доля	 поглощённых	 фотонов	 воз-
растает	 до	~39	%	 при	 показателе	 рассеяния	 5	–	15	 см–1.	
При	малых	 показателях	 рассеяния	 результаты	 расчётов	
совпадают	с	результатами,	полученными	для	наночастиц	
в	воде,	а	при	больших	показателях	рассеяния	излучение	
в	основном	диффузно	отражается	(рассеивается)	назад	и	
практически	не	проникает	в	глубь	слоя.	Этим	объясняет-
ся	наличие	широкого	оптимального	диапазона	показате-
лей	экстинкции	(рассеяния)	биоткани	(5	–	15	см–1),	при	ко-
торых	доля	поглощённых	фотонов	приближается	к	40	%,	
а	также	снижение	доли	поглощённых	фотонов	при	боль-
ших	показателях	рассеяния	биоткани	(msc 	>60	см–1).

На	рис.8,б	представлены	результаты	компьютерного	
расчёта	доли	поглощённых	фотонов	Rabs	 в	 зависимости	
от	концентрации	наночастиц	золота	в	воде	и	в	модельной	
биоткани.	В	соответствии	со	сказанным	выше,	при	малой	
концентрации	наночастиц	величина	Rabs	пропорциональ-
на	 их	 концентрации	 (вставка	 на	 рис.8,б),	 причем	Rabs	 в	
модельной	биоткани	выше,	чем	в	воде,	если	концентра-
ция	частиц	менее	20	мкг/мл.	При	бóльших	концентрациях	

Рис.8.	 Рассчитанные	методом	Монте-Карло	зависимости	доли	поглощённых	фотонов	от	показателя	экстинции	рассеивающей	биоткани	
при	концентрации	золотых	наностержней	4	мкг/мл	(показатель	поглощения	0.4	см–1)	(а)	и	от	концентрации	золотых	наностержней	при	
показателе	рассеяния	биоткани	10	см–1	(б)	для	суспензии	наностержней	в	воде	(1)	и	для	биоткани	с	введёнными	в	неё	наночастицами	(2).
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наблюдается	 обратный	 эффект:	 поглощение	 суспензии	
частиц	превышает	поглощение	наночастиц	в	модельной	
ткани.	Это	обусловлено	тем,	что	при	высокой	концентра-
ции	наночастиц	излучение	не	проникает	в	глубоко	лежа-
щие	 слои,	 а	 поглощается	 и	 обратно	 рассеивается	 в	 по-
верхностных	слоях.

Таким	образом,	компьютерное	моделирование	каче-
ственно	подтверждает	вклад	эффекта	многократного	рас-
сеяния	в	увеличение	поглощения	наночастиц.	Однако	этот	
вклад	ограничен	диапазоном	показателей	рассеяния	био-
ткани,	меньших	60	см–1.	Кроме	того,	проведённые	расчё-
ты	и	данные	предварительных	экспериментов	показыва-
ют,	что	увеличением	поглощения	в	рассеивающей	среде	
нельзя	объяснить	сильное	различие	в	нагреве	тканей	и	су-
спензий.	 Другое	 возможное	 объяснение	 состоит	 в	 том,	
что	концентрация	наночастиц	золота	на	периферии	опу-
холи	выше,	чем	в	объёме.	Подобный	эффект	наблюдался	
в	 работе	 [55]	 при	 гистологических	 исследованиях	 нако-
пления	золотосеребряных	наноклеток	в	опухоли.	Поэто-
му	увеличение	поверхностной	температуры,	регистрируе-
мое	термографом,	может	быть	обусловлено	увеличением	
выделяемого	тепла	 за	 счёт	большей	периферийной	кон-
центрации	частиц.	Более	детальный	анализ	данных	рис.7	
требует	дополнительных	исследований,	включающих	мо-
делирование	тепловых	эффектов	и	измерения	объёмного	
распределения	температуры,	что	выходит	за	рамки	дан-
ной	статьи.

3.5. Изменение размеров опухоли при ПФТТ

На	рис.9	представлены	зависимости	объёма	опухоли	у	
мышей	от	времени,	прошедшего	после	проведения	фото-
термотерапии.	Лазерное	облучение	опухолей	при	систем-
ном	введении	золотых	наностержней	в	максимальной	дозе	
8	мкг/г	привело	к	существенному	уменьшению	размеров	
опухоли	спустя	9	–	12	дней	после	ПФТТ.	Сильное	повы-
шение	температуры	в	этом	режиме	ПФТТ	привело	к	тер-
модеструкции	(термолизу)	опухолей.	Однако	на	перифе-
рии	 опухолей	 остались	 неповреждённые	 участки,	 став-
шие	источником	последующей	рецессии.	В	случае	мень	шей	
дозы	(2	мкг/г)	был	реализован	режим	гипертермии,	и	за-
медление	роста	опухолей	было	минимальным	по	сравне-
нию	с	контрольными	группами.	У	животных	контроль-
ной	группы	при	лазерном	воздействии	имела	место	даже	

стимуляция	роста	опухолей	при	температуре	~40	°C,	что	
согласуется	с	известными	литературными	данными	[1,	2].

4. Заключение

Основные	 результаты	 данной	 работы	 состоят	 в	 сле-
дующем:

1.	Покрытые	ПЭГ	наностержни	размером	40	´	10	нм	
через	сутки	после	системного	введения	их	мышам	с	при-
витой	 карциномой	 Эрлиха	 накапливаются	 в	 опухоли	 в	
количестве	~4	мкг/г	(1	%	от	концентрации	вводимого	пре-
парата).	Через	сутки	после	введения	концентрация	нано-
частиц	максимальна	в	селезёнке,	несколько	меньше	в	пе-
чени	и	превышает	концентрацию	наночастиц	в	опухоли	в	
10	–	15	раз.	Содержание	золота	в	здоровой	мышечной	тка-
ни	примерно	в	3	–	4	раза	меньше,	чем	в	опухоли.	В	согла-
сии	с	опубликованными	данными	[23,	26,	35,	47],	наши	ре-
зультаты	 подтверждают	 хороший	 контраст	 накопления	
покрытых	ПЭГ	наностержней	только	за	счёт	пассивного	
механизма	накопления	(EPaR-эффект	[28]).

2.	Слишком	высокие	концентрации	наночастиц	в	опу-
холи	могут	приводить	к	нежелательному	эффекту	погло-
щения	 света	 в	 поверхностных	 слоях	 и	 крайне	 неравно-
мерному	выделению	тепла.	С	клинической	точки	зрения	
это	ограничивает	возможности	применения	интерстици-
ального	способа	введения	наночастиц	золота	в	опухоль	
при	ПФТТ.

3.	При	одинаковой	средней	концентрации	наночастиц	
в	суспензиях	и	в	опухолевых	тканях	лазерный	нагрев	тка-
ней	(по	данным	ИК	термографии)	происходит	более	эф-
фективно.	Это	увеличение	оптического	нагрева	в	тканях	с	
введёнными	в	них	наночастицами	может	быть	связано	с	
комплексом	 причин,	 включая	 различие	 в	 теплофизиче-
ских	 параметрах	 воды	 и	 биоткани,	 агрегацию	 наноча-
стиц	в	тканях	и	влияние	многократного	рассеяния	в	био-
ткани.

4.	 Накопление	 золотых	 наностержней	 в	 количестве	
5	–	10	мкг/г	в	ткани	опухоли	позволяет	снизить	плотность	
мощности	лазерного	облучения	до	1	–	2	Вт/см2,	что	при-
мерно	в	два	раза	меньше,	чем	в	случае	накопления	нано-
оболочек	 (4	 Вт/см2	 [14]).	 С	 учётом	 этих	 данных	 можно	
предположить,	что	золотосеребряные	наноклетки	также	
могут	быть	эффективными	термосенсибилизаторами	для	
ПФТТ	[55].

5.	По	нашему	мнению,	слабая	гипертермия	с	исполь-
зованием	плазмонных	наночастиц	неэффективна	для	ле-
чения	 опухолей.	 Более	 оптимальным	 является	 подход,	
направленный	 на	 достижение	 термодеструкции	 (термо-
лиза)	опухолей	за	счёт	кратковременного	быстрого	нагре-
ва	их	до	температуры	деструкции	тканей.	В	наших	экспе-
риментах	даже	в	случае	значительного	фототермическо-
го	воздействия	на	опухолевую	ткань	её	полная	ре	зорб	ция	
не	достигалась,	а	начиная	с	12-го	дня	после	ПФТТ	рост	
опухоли	возобновлялся.	Эти	результаты	лишний	раз	под-
черкивают	 необходимость	 использования	 фототермоте-
рапии	в	комбинации	с	химиотерапией	и	лучевой	терапи-
ей	с	целью	повышения	эффективности	комплексного	ле-
чения.
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государственный	 университет	 им.	 Н.Г.Чернышевского)	
за	обсуждение	оптических	свойств	биотканей	и	модели-
рования	их	методом	Монте-Карло.
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Рис.9.	 Зависимости	среднего	объёма	опухоли	от	количества	дней,	
прошедших	после	проведения	ПФТТ,	для	экспериментальных	групп	
при	дозе	вводимых	золотых	наностержней	8	(1)	и	2	мг/кг	(2).	а	так-
же	для	контрольных	групп	при	лазерном	облучении	без	введения	
наночастиц	(3)	и	без	лазерного	облучения	(4).
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