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1. Введение

Диагностика опухолевых заболеваний является одной 
из актуальнейших задач современной онкологии и хирур-
гии. Правильный диагноз на ранних этапах патологиче-
ского процесса в сочетании с эффективными методами 
лечения позволяют повысить вероятность благоприятно-
го исхода заболевания, увеличить выживаемость и улуч-
шить качество жизни онкологических больных.

Основным средством диагностики злокачественных 
заболеваний органов дыхательных путей и желудочно-
кишечного тракта является эндоскопическое исследова-
ние, в ходе которого кусочки слизистой оболочки (СО) 
органов берут на биопсию. Результаты исследования пре-
доставляют информацию о патологических изменениях 
СО и помогают определить строение опухоли, что явля-
ется важным для принятия решения о дальнейшей такти-
ке лечения. К недостаткам хирургической биопсии отно-
сятся инвазивность, высокая стоимость и невозможность 
многократного повторения процедуры, задержка в назна-
чении терапии. Многим больным хирургическая биопсия 
не показана из-за тяжести их состояния.

Известно, что оптические параметры опухоли и окру-
жающей ее нормальной ткани существенно различаются. 
Оптические методы исследования биотканей [1–3] спо-
собны уменьшить число случаев использования инвазив-
ной биопсии и снизить затраты на ее проведение. Среди 
этих методов наиболее простыми и эффективными явля-
ются методы спектроскопии диффузного отражения (ДО) 
[3 – 6]. Измерения спектров ДО слизистых оболочек вы-
полняются, как правило, при помощи оптоволоконных 

мини-зондов, вводимых или встраиваемых в инструмен-
тальный канал эндоскопа. В простейшем случае опто-
волоконный зонд может содержать два световода, распо-
ложенных на фиксированном расстоянии друг от друга. 
Один световод предназначен для посылки излучения на 
исследуемый участок ткани (канал возбуждения), другой – 
для приема рассеянного назад излучения (канал реги-
страции) [4 – 6]. Оценки биофизических параметров (БФП) 
ткани, характеризующих ее структуру и компонентный 
состав, получают путем сопоставления расчетного и экс-
периментального спектров ДО ткани. Главным недостат-
ком таких измерений является принципиальная невозмож-
ность разделения вкладов рассеяния и поглощения в реги-
стрируемые спектральные сигналы, что приводит к неод-
нозначности решения соответствующей обратной задачи.

Измерения рассеянного тканью света на нескольких 
расстояниях от области освещения [3, 7, 8] в принципе по-
зволяют определять коэффициент поглощения и транс-
портный коэффициент рассеяния исследуемой ткани не-
зависимо друг от друга. Для этого с помощью одного из 
методов теории переноса излучения решается обратная 
задача по интерпретации измеренных пространственных 
профилей интенсивности рассеянного тканью излучения. 
Как правило, для этих целей используют либо метод 
Монте-Карло [9], либо диффузное приближение [10]. Пер-
вый метод требует больших вычислительных затрат и по-
этому не подходит для оперативной количественной ин-
терпретации экспериментальных данных в ходе эндоско-
пических исследований (особенно при большом количе-
стве длин волн оптического зондирования). Второй на-
кладывает ограничения на геометрию схемы регистрации 
рассеянного излучения (расстояние между освещающим 
и принимающим световодами должно превышать транс-
портную длину пробега фотона, которая, как правило, 
больше диаметра инструментального канала эндоскопа) 
и применим лишь в спектральной области малых погло-
щений хромофоров ткани ( l = 600 – 900 нм). В связи с этим 
в онкологии и хирургии до сих пор отсутствует простой 
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и надежный оптический метод, позволяющий оператив-
но и достоверно определять БФП подозрительного ново-
образования и окружающей его нормальной ткани в ходе 
проведения эндоскопических исследований.

Новый метод интерпретации данных оптического зон-
дирования светорассеивающих сред был предложен в ра-
ботах [11 – 13]. Суть его состоит в нахождении решения 
обратной задачи при помощи множественных регрессий 
между измеряемыми оптическими характеристиками и 
искомыми параметрами среды, предварительно получен-
ных путем моделирования процесса переноса излучения 
в исследуемой среде при широкой вариации ее парамет-
ров. Данный метод позволяет определять параметры сре-
ды в реальном масштабе времени без решения уравнения 
переноса излучения и использования сложных математи-
ческих алгоритмов решения обратных задач. В настоящей 
работе на основе данного метода решается задача опера-
тивного определения БФП слизистых оболочек по спек-
трально-пространственным характеристикам их ДО, из-
меряемым в ходе эндоскопических исследований.

2. Измерения коэффициента диффузного 
отражения

На рис.1 приведена схема устройства для спектраль-
ных измерений коэффициентов ДО биологических тканей 
с пространственным разрешением, включающая блок ис-
точника света 1, монохроматор 2, оптоволоконный зонд 3, 
оснащенный освещающими и принимающими волокна-
ми, блоки регистрации 5 и обработки 6 измерительной 
информации. Свет от источника излучения 1, прошед-
ший через монохроматор 2, поступает в оптоволоконный 
зонд 3 и через него подводится к биоткани 4. В одном 
из вариантов, показанном на рис.1,б, оптоволоконный 
зонд 3 может содержать два освещающих волокна (кана-
лы возбуждения) 7, между которыми вплотную размеща-
ются принимающие волокна (каналы регистрации) 8. Рас-
стояния между освещающими и принимающими волок-
нами не должны превышать диаметр инструментального 
канала эндоскопа, типичные значения которого состав-

ляют 2 – 3 мм. Диффузно отраженное тканью 4 излучение 
попадает в принимающие волокна 8 и через них посту-
пает на фотоприемники или фокусируется микрообъек-
тивом 9 на ПЗС-матрицу 10. Таким образом, излучение 
регистрируется одновременно во всех пространственных 
каналах регистрации. Сравнение сигналов ДО от симме-
трично расположенных каналов возбуждения позволяет 
оценить степень неоднородности освещаемого объема и 
тем самым выбрать оптимальный для проведения изме-
рений участок ткани. После измерения сигналов получен-
ные данные поступают на блок обработки 6, где и анали-
зируются с целью определения БФП ткани.

Регистрируемые сигналы U(L, l) в рассматриваемой 
оптоволоконной схеме зависят от спектрально-простран-
ственного профиля коэффициента ДО ткани R(L, l), а так-
же от аппаратурных констант и спектральной мощности 
источника света P0( l):

U(L, l) = P0( l) R(L, l) t( l) S( l), (1)

где L – расстояние между центрами освещающего и при-
нимающего волокон; l – длина волны света; S( l) – спек-
тральная чувствительность приемника; t( l) – функция про-
пускания оптической системы. Профили R(L, l) опреде-
ляются путем сопоставления сигналов U(L, l) с сигнала-
ми Pstd(L, l), соответствующими калибровочному образцу:
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где Rstd – коэффициент ДО калибровочного образца; 
Udark(L, l) – мощность сигнала в отсутствие освещения, 
определяемая темновым током. Следует отметить, что 
коэффициент Rstd зависит не только от оптических пара-
метров образца, но и от собирательной способности во-
локон [4, 6], поэтому его расчет должен осуществляться с 
учетом числовой апертуры волокон и их геометрической 
конфигурации.

3. Интерпретация результатов измерений

Измеряемые профили R(L, l) удобно представлять в 
виде вектора измерений r из Nmes = NlNL компонент, где 
Nl и NL – количество спектральных и пространственных 
каналов регистрации сигналов ДО. Для удобства работы 
с числами одного порядка будем использовать логариф-
мическое представление экспериментальных данных, т. е. 
компонентами r будут rn = –ln R(Li, lj), где 1 £ i £ NL, 
1 £ j £ Nl, n = (i – 1)Nl + j. С помощью метода главных 
компонент [14, 15] вектор r можно разложить по системе 
ортогональных векторов, причем оптимальной аппрок-
симацией r является его разложение по собственным век-
торам его ковариационной матрицы
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где ( )rr n=r r  и ( )nss =  – среднее значение и дисперсия век-
тора r, определяемые на основе ансамбля из K реализа-
ций r. В этом случае разложение любой реализации r 
имеет следующий вид:

Рис.1. Блок-схема экспериментальной установки для спектральных 
измерений коэффициентов ДО биологических тканей с простран-
ственным разрешением (а) и схема расположения каналов возбуж-
дения и регистрации в оптоволоконном зонде (б).
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r = r– + Vx, (4)

где V = (v1, ..., vP) – матрица размером Nmes ́  P, столбца-
ми которой являются собственные векторы vn матрицы 
(3); P – количество используемых собственных векторов 
(P £ Nmes); x = (x1, ..., xP) – линейно-независимые компо-
ненты (ЛНК), которые находятся как проекции r на про-
странство из векторов vp:

x = V t(r – r–), (5)

где индекс t означает операцию транспонирования.
В связи с быстрой сходимостью рассматриваемого 

разложения первые собственные векторы, соответству-
ющие наибольшим собственным числам матрицы (3), 
вносят наибольший вклад в изменения вектора r. Таким 
образом, можно существенно уменьшить размерность ис-
ходных данных и выделить из них несколько ЛНК, содер-
жащих в себе столько же информации, сколько ее и было 
в исходных данных. При этом восстанавливать искомые 
параметры ткани x = (xk) можно непосредственно из най-
денных ЛНК, например с использованием полиномиаль-
ных регрессий:
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где ak
pm – коэффициенты регрессий, зависящие от кон-

структивных параметров используемого измерительного 
устройства (диаметры оптических волокон, их геометри-
ческие конфигурации, числовые апертуры) и длин волн 
зондирующего излучения; M – степень полинома, кото-
рая выбирается исходя из значения остаточной дисперсии 
(как правило, для аппроксимации статистической связи 
между x и x достаточно использовать M = 3). Использо-
вание в (6) логарифма позволяет достичь примерно оди-
наковой погрешности аппроксимации во всем диапазоне 
xk и устраняет возможность получения отрицательных 
значений xk.

Таким образом, решение обратной задачи предлага-
ется осуществлять с использованием аналитических вы-
ражений, связывающих искомые параметры ткани с ЛНК 
профиля R(L, l). Эти аналитические выражения можно 
получить путем регрессионного анализа результатов рас-
чета R(L, l) методом Монте-Карло при различных значе-
ниях параметров среды, моделирующей исследуемую био-
ткань. Рассмотрим более детально процесс получения век-
торов r–, vp и множественных регрессий (6) с использова-
нием оптической модели СО.

4. Оптическая модель слизистой оболочки

Известно, что основными параметрами, характеризу-
ющими распространение оптического излучения в рассе-
ивающей среде, являются показатели поглощения k, ко-
эффициент рассеяния b и индикатриса рассеяния или ее 
средний косинус g. Причем в оптике биологических тка-
ней, как очень мутных сред, для описания световых полей 
достаточно знать не сами величины b и g, а их комбина-
цию – транспортный коэффициент рассеяния b' = b(1 – g).

Спектр показателя поглощения СО k( l) моделируется 
в виде линейной комбинации спектров поглощения обес-

кровленной (соединительной) ткани ktis( l) и капилляров 
с кровью kbl( l):

k( l) = ktis( l) + a( l) fbl kbl( l), (7)

где fbl – объемное содержание капилляров; a – поправоч-
ный коэффициент, учитывающий различие поглощатель-
ных способностей крови, равномерно распределенной по 
объему ткани, и крови, локализованной в капиллярах. 
В работе [16] эффект локализованного поглощения света 
исследован подробно и показано, что для хаотически рас-
пределенных капилляров диаметром Dv коэффициент a 
с достаточной степенью точности можно определить на 
основе следующего выражения:
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В видимой области спектра основными поглощающи-
ми свет хромофорами крови являются окси- (HbO2) и де-
оксигемоглобин (Hb). В связи с этим выражение для ее 
показателя поглощения таково:

kbl( l) = (CtHb ln(10)/mtHb) [SeHbO2
( l) + (1 – S) eHb( l)], (9)

где СtHb – концентрация гемоглобина в крови; mtHb = 
64 500 г/моль – молярная масса гемоглобина; eHbO2

 и eHb – 
молярные показатели поглощения HbO2 и Hb [17]; S – 
степень оксигенации крови.

Из (7) и (9) видно, что поглощение излучения кровью 
определяется произведением fblCtHb, а не величинами fbl и 
CtHb по отдельности. Следовательно, из оптических экс-
периментов можно определить только указанное произве-
дение. В связи с этим для параметра CtHb ниже использу-
ется фиксированное значение, соответствующее нормаль-
ному уровню гемоглобина в крови – 150 г/л.

Зависимость показателя поглощения обескровленной 
ткани от длины волны l в видимой области спектра хоро-
шо аппроксимируется экспоненциальной функцией

ktis( l) = Aexp[–B( l – l0)], (10)

где l0 = 600 нм, A (мм–1) и B (нм–1) – эмпирические пара-
метры [4, 18 – 20].

Спектральную зависимость транспортного коэффици-
ента рассеяния ткани можно с хорошей степенью точно-
стью описать плавной степенной функцией [3, 4, 8, 20 – 24]

b'( l) = C( l0 /l)n, (11)

где l0 = 600 нм, C и n – структурные параметры ткани, ха-
рактеризующие объемное содержание и размер ее «эф-
фективных» рассеивателей. Для описания индикатрисы 
однократного рассеяния ткани используется однопара-
метрическая функция Хеньи – Гринштейна [9] со средним 
косинусом индикатрисы рассеяния g.

Таким образом, оптическая модель СО определяется 
параметрами g, A, B, С, n, fbl, CtHb, Dv и S. Кроме того, для 
учета отражения падающего света от поверхности ткани, 
а также многократных переотражений вызванного им 
диффузного излучения между внутренними слоями и по-
верхностью ткани необходимо располагать информацией 
о ее показателе преломления ntis. Ниже приведены диапа-
зоны вариаций модельных параметров, выбранные путем 
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анализа результатов различных авторов [3 – 5, 18 – 27] для 
нормальных и пораженных опухолью СО полости рта, пи-
щевода, органов желудочно-кишечного тракта и легких.

Диапазоны вариаций параметров оптической модели СО

ntis  . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 1.35 – 1.45

A (мм–1)  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  . 0.01 – 0.1

B (нм–1)  . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . (1 – 28) ́  10–3

C (мм–1)  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .0.5 – 3.0

n  . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . .1.0 – 2.5

g  . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 0.5 – 0.95

fbl (%)  . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 0.5 – 20

Dv (мкм) . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 5 – 30

S (%) .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  .  40 – 98

Вариации модельных параметров будем осуществлять 
независимо друг от друга, но при этом будем следить, 
чтобы при каждой их комбинации значения оптических 
параметров ткани, получаемые по формулам (7) – (11), 
не выходили из диапазонов, наблюдаемых в экспери-
менте. Исходя их вышеуказанных литературных данных, 
выбраны следующие ограничения: b' (700 нм) ³ 0.2 мм–1, 
k(632 нм) = 0.02 – 0.5 мм–1, ktis(450 нм) £ 0.35 мм–1, L'(632 нм) = 
0.5–0.98, где L' = b'/(k + b') – транспортное альбедо одно-
кратного рассеяния ткани.

5. Схема моделируемого эксперимента

В настоящей работе рассматривается следующая схе-
ма оптоволоконных измерений коэффициентов ДО ткани. 
Излучение инжектируются в среду посредством освеща-
ющего световода. Рассеянное тканью в заднее полупро-
странство излучение попадает в принимающие светово-
ды, расположенные на расстояниях L = 0.23, 0.46, 0.69, 
0.92 и 1.15 мм от центра области освещения. Диаметр серд-
цевины всех световодов равен 0.2 мм. Каналы регистра-
ции с L > 1.15 мм не рассматриваются из-за малости со-
ответствующих им оптических сигналов, а также из-за боль-
шой вероятности горизонтальной неоднородности соот-
ветствующих им объемов взаимодействия света с тканью.

Ансамбль реализаций БФП ткани и спектрально-про-
странственных характеристик ее ДО, отвечающий вы-
шеописанной схеме оптических измерений, формируется 
путем многократного решения прямой задачи методом 
Монте-Карло при различных комбинациях параметров 
оптической модели ткани. Численный расчет профилей 
R(L, l) осуществляется по следующей схеме. Случайным 
образом выбираются значения модельных параметров из 
указанных выше диапазонов. Для каждой реализации па-
раметров производится расчет k( l) и b'( l) по формулам 
(7) – (11) на 26 длинах волн, характеризующих основные 
особенности спектральных кривых поглощения хромофо-
ров СО в диапазоне l = 450 –700 нм. В соответствии с по-
лученными значениями k( l), b'( l), g и ntis методом Монте-
Карло моделируется профиль R(L, l). Фантом ткани пред-
ставляет собой цилиндр с радиусом 10 мм и высотой 5 мм. 
Размеры выбираются так, чтобы, с одной стороны, устра-
нить эффект границ, а с другой – уменьшить время счета. 
В расчете принимается, что излучение вводится в среду в 
направлении нормали к ее поверхности и равномерно 
распределяется по площади сечения освещающего свето-
вода. Числовые апертуры всех волокон условно приняты 
равными 1.0 (разумеется, при решении задачи интерпрета-
ции реальных оптоволоконных измерений расчет профи-

лей R(L, l) должен осуществляться в строгом соответствии 
со значениями апертур волокон и угловым распределе нием 
инжектируемого в среду излучения). Количе ство фото-
нов, используемых в методе Монте-Карло, выбиралось 
в зависимости от транспортного альбедо однократного 
рассеяния среды и варьировалось от 6 ́ 106 при L' £ 0.3 до 
2 ́ 105 при L' ³ 0.9. Данная процедура повторялась для 
103 реализаций R(L, l), что, как будет показано ниже, яв-
ляется достаточным для получения статистически значи-
мых результатов.

6. Восстановление биофизических  
параметров слизистой оболочки

Спектрально-пространственный профиль –ln R(L, l), 
получаемый на основе рассматриваемой схемы оптиче-
ских измерений, представлен на рис.2. Совокупность то-
чек в данном профиле образует вектор измерений r, отве-
чающий конкретным значениям БФП ткани. На основе 
ансамбля аналогичных реализаций r, соответствующего 
максимально широкой вариации БФП ткани, рассчитан 
средний вектор измерений r– и собственные векторы vp ко-
вариационной матрицы (3). Далее по формуле (5) найде-
ны ЛНК (x) всех реализаций r и с использованием мето-
да наименьших квадратов получены уравнения множест-
венных регрессий между x и модельными параметрами x. 
По лученные таким образом векторы r–, vp и регрессии 
между x и x могут применяться для оперативного опреде-
ления БФП ткани по измеряемым характеристикам ее ДО.

Оптимальное количество ЛНК в формуле регрессии (6) 
для каждого из модельных параметров xk определяется 
путем замкнутого численного эксперимента, заключаю-
щегося в следующем. Перебираются все реализации мо-
дельных параметров и для каждой из них осуществляется 
расчет xk по формулам (5), (6) (с использованием P векто-
ров vp) при наложении на R(L, l) случайных отклонений 
в пределах dR, моделирующих погрешности оптических 
измерений. Полученные в результате значения xk

* срав-
ниваются со значениями xk, соответствующими рассма-
триваемой реализации, и рассчитываются погрешности 
восстановления xk. После перебора всех реализаций вы-
числяется средняя погрешность восстановления xk. Опти-

Рис.2. Профиль –ln R(L, l), рассчитанный методом Монте-Карло 
при следующих значениях модельных параметров: ntis = 1.4, g = 0.73, 
A = 0.02 мм–1, B = 0.012 нм–1, С = 1.64 мм–1, n = 1.6, fbl = 3.2 %, CtHb = 
150 г/л, Dv = 25 мкм, S = 70 %.
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мальное значение P соответствует минимуму этой погреш-
ности.

Вышеописанные численные эксперименты проводи-
лись для следующих БФП: FtHb = fblCtHb – концентрация 
гемоглобина в ткани (г/л); S – насыщение гемоглобина 
кислородом; C и n – параметры спектральной зависимо-
сти транспортного коэффициента рассеяния ткани; g – сред-
ний косинус индикатрисы рассеяния; Dv – средний диаметр 
капилляров. Зависимости средних погрешностей (dxk) вос-

становления данных параметров из профилей R(L, l) при 
наложении на R(L, l) погрешностей в пределах 1 %, 5 % и 
10 % приведены на рис.3. Видно, что при малых погреш-
ностях оптических измерений (dR = 1 %) погрешности dxk 
уменьшаются с увеличением P. При dR = 5 % – 10 % для 
восстановления рассматриваемых параметров оптималь-
но использовать от 9 до 12 ЛНК профиля R(L, l).

Значения БФП ткани, при которых рассчитывались 
профили R(L, l), и значения этих же параметров, восста-

Рис.3. Зависимости средних погрешностей восстановления параметров FtHb, S, С, n, g и Dv от количества используемых для этого векто-
ров vn при наложении на R(L, l) случайных отклонений в пределах 1 % ( ), 5 % ( ) и 10 % ( ).

Рис.4. Результаты восстановления параметров FtHb, S, С, n, g и Dv с использованием 11 ЛНК профиля R(L, l).
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новленные из R(L, l) при P = 11 и dR = 0 %, сопоставлены 
на рис.4. Там же указаны средние погрешности восста-
новления параметров. Поскольку восстановление пара-
метров осуществлялось без наложения погрешностей на 
профили R(L, l), то разброс точек на диаграммах относи-
тельно прямой xk

* = xk позволяет судить о чувствительно-
сти результатов восстановления параметра xk к вариаци-
ям всех других параметров ткани, т. е. о влиянии априор-
ной неопределенности.

7. Бескалибровочный метод определения 
концентрации гемоглобина в ткани

Известно, что пораженные раком ткани характери-
зуются повышенным кровенаполнением по сравнению с 
нормальными, поэтому данные о количестве гемоглоби-
на могут помочь отличить доброкачественные новообра-
зования от злокачественных. Однако увеличение капил-
лярного кровенаполнения ткани далеко не всегда может 
быть обнаружено визуально или посредством анализа ее 
цветного эндоскопического изображения, поскольку ха-
рактеристики светорассеяния ткани также изменяются 
вследствие патологических преобразований ее структу-
ры. В связи с этим разработка простого и надежного в 
применении метода неинвазивного определения концен-
трации гемоглобина в биологических тканях является 
чрезвычайно актуальной задачей.

Выше для определения БФП ткани использовалось 
достаточно большое количество спектральных и про-
странственных каналов регистрации отраженного тка-
нью излучения. Это, с одной стороны, позволяет повы-
сить устойчивость решения обратной задачи к погреш-
ностям оптических измерений, с другой – увеличивает 
время измерения, требует использования дорогостояще-
го спектрометрического оборудования и сложной оптики 
блока регистрации излучения. Кроме того, для определе-
ния коэффициентов R(L, l) необходимо проведение ка-
либровочных измерений. С точки зрения экономичности, 
простоты реализации и удобства практического исполь-
зования наибольший интерес представляет бескалибро-
вочный метод определения концентрации гемоглобина 
в ткани (FtHb), основанный на регистрации отраженного 
тканью излучения в небольшом количестве спектральных 
участков.

Устранить необходимость калибровки измерительного 
устройства можно путем определения параметров ткани 
из разностных сигналов ее ДО: r( l) = ln [P(L2, l)/P(L1, l)]. 
Как следует из (1), сигналы r( l) не зависят от аппаратур-
ных констант и мощности посылаемого на ткань излу-
чения, а определяются только оптической толщиной эф-
фективного пути, проходимого излучением между двумя 
принимающими световодами. В связи с этим рассмотрим 
возможность восстановления FtHb из спектральных изме-
рений r( l).

Минимальное количество спектральных участков, не-
обходимое для восстановления FtHb, можно определить 
на основе замкнутых численных экспериментов. Компо-
нентами вектора r являются спектральные значения r( l), 
поэтому количество ЛНК r соответствует количеству не-
зависимых длин волн оптического зондирования Nl. Ана-
лиз зависимости погрешности восстановления FtHb от Nl 
проводился для разностных сигналов, соответствующих 
наибольшему оптическому пути между принимающими 
световодами в рассмотренной выше схеме оптических из-

мерений, т. е. L1 = 0.23 мм и L2 = 1.15 мм. Результаты та-
кого анализа показывают, что при погрешности измере-
ния r( l), равной 5 % –10 %, для определения FtHb достаточ-
но четырех длин волн оптического зондирования. Таким 
образом, задача планирования измерений FtHb сводится к 
выбору четырех оптимальных спектральных участков. 
Такой выбор осуществлялся путем компьютерного пере-
бора всех возможных комбинаций из исходного набора l 
(26 значений) и оценки соответствующих им погрешно-
стей восстановления FtHb.

Очевидно, что интерпретация измерений r( l) в четы-
рех спектральных участках невозможна с использованием 
строгих математических методов решения обратных за-
дач, поскольку количество измерений меньше числа мо-
дельных параметров. Однако метод регрессий [11 – 13] по-
зволяет решать обратную задачу и при малом количестве 
оптических измерений. В данном случае в качестве опе-
ратора решения обратной задачи (оператора преобразо-
вания r( l) в FtHb) использовались полиномиальные ре-
грессии следующего вида:

[ ( )] .lnF a a rtHb nm n
m
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N
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==
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Оптимальный набор ln в уравнении (12) определяется 
точностью восстановления FtHb и устойчивостью данно-
го уравнения к случайным отклонениям dr соответствую-
щих спектральных значений r( ln). Влияние dr на результат 
восстановления FtHb оценивается на модельном ансамбле 
реализаций FtHb и r( ln) путем проведения замкнутого 
численного эксперимента, в котором для всех реализаций 
r( ln) осуществляется расчет FtHb с использованием (12) 
при наложении на r( ln) случайных отклонений в пределах 
dr = 5 %. После перебора всех реализаций вычисляется 
средняя по ансамблю погрешность восстановления FtHb, 
которая и служит критерием выбора оптимальной ком-
бинации ln. Для рассматриваемого набора из 26 длин волн 
такой комбинацией является l1 = 480 нм, l2 = 574 нм, l3 = 
586 нм и l4 = 630 нм. Соответствующая ей погрешность 
восстановления FtHb составляет 9.2 % и 10.8 % при dr = 1 % 
и 5 % соответственно. Коэффициенты регрессии (12), от-
вечающие выбранным длинам волн, приведены в табл.1.

Представленные результаты являются основой про-
стого метода определения концентрации гемоглобина в 
тканях организма человека. Метод основан на измере-
ниях сигналов отраженного тканью света с длинами волн 
480, 574, 586 и 630 нм на двух расстояниях от области 
освещения и на использовании множественной регрессии 
(12) между спектральными значениями разностных сиг-
налов и концентрацией гемоглобина.

Таким образом, полученные регрессионные зависимо-
сти между БФП ткани и спектрально-пространственны-
ми характеристиками ее ДО позволяют в режиме реаль-
ного времени обрабатывать экспериментальные данные, 

Табл.1. Коэффициенты anm регрессии между ln FtHb и r( ln) (a00 = 
–4.1742).

n
m

 1  2  3

1  2.1791  0.3204  0.0183

2 –7.5811 –1.2871 –0.0677

3  4.6361  1.1887  0.0706

4 –3.1531 –1.5916 –0.1688
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а значит проводить экспресс-диагностику слизистых обо-
лочек непосредственно в ходе их эндоскопического иссле-
дования. Знание БФП подозрительного новообразования 
и окружающей ее нормальной ткани может способство-
вать уточнению наличия опухолевого процесса, опреде-
лению его распространенности и стадии заболевания, что 
в свою очередь позволит сократить использование инва-
зивной биопсии и снизить затраты на ее проведение.
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