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Abstract 

Today, the idea of photodynamic therapy (PDT) is considered as one of the fundamental basis of the 

new cancer treatment methods. One of the important issues in the application of this therapy is 

choosing the optimal dosimetry method. At best, PDT dosimetry should be done based on estimation of 

the accumulated singlet oxygen dose within the target tissue and comparison with the threshold value 

to ensure the efficacy of the treatment. In order to estimate the accumulated singlet oxygen level 

within the tissue, the most appropriate method is modeling the process of treatment. In this context, it 

is necessary to obtain enough information about the drug concentration within the target tissue, the 

amount of light absorbed by the drug, the amount of oxygen into the tissue, and the interactions 

between them that produce singlet oxygen. In this study modeling and simulation of the 

photobleaching has been investigated, considering the importance of the level of drug concentration in 

the target tissue which would be decreased by photobleaching. Simulation was done with Matlab 

software. A Comparison of simulation results with those of experimental methods showed that in the 

state of non-uniform drug distribution, simulation follows experimental results at the initial phase of 

rapid decline of drug concentration. 
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۲۱۰

  مقدمه-۱
روشي براي درمان انواع مختلف ) PDT (۱فتودايناميک تراپي

هاي غيرسرطاني است که سه رکن  ها و برخي بيماري سرطان
 PDT. ۲ نور، اکسيژن و واکنشگر نوري:اند از اصلي آن عبارت

هاي پوست، ريه، مثانه، معده،  مولاً براي درمان سرطانمع
هايي از بدن کاربرد دارد که امکان تابش نور  رحم يا قسمت

به آنها به شکل مستقيم و يا غيرمستقيم از طريق فيبر نوري 
واکنشگر نوري نيز با توجه به نوع آن ممکن . ميسر است

است به شکل موضعي، خوراکي يا به شکل تزريق داخل 
اصولاً ايجاد مسموميت در ]. ۴-۱[وريدي استعمال شود 

 شيميايي فرايند، به قابليت PDTهاي تومور از طريق  سلول
در محل تومور بستگي دارد ) ۲O۱ (۳در توليد اکسيژن يگانه

]۲-۴ .[ 
واکنشگر نوري پس از تابش نور درمان با طول موج 

لت مناسب، در يکي از باندهاي جذب ترکيب شيميايي از حا
واکنشگر . شود پايه به سطح انرژي بالاتري برانگيخته مي

 واکنش انجام II نوع سازوکارنوري حالت برانگيخته از طريق 
 ۴سازي اسپين  به اين شکل که مولکول پس از وارون؛دهد مي

 رفته و در اين حالت با مولکول اکسيژني ۵به حالت سه تايي
انتقال انرژي از طريق ) ۲O۳ (که در سطح پايه قرار دارد

 اکسيژن حاصل اين واکنش توليد. دهد  واکنش مي۶رزونانس
هاي مستقيم سازوکاربسيار فعال بوده و از طريق . استيگانه  

هاي سازوکاراگرچه . کند و غيرمستقيم مواد سمي توليد مي
اند اما نتيجه نهايي ايجاد  طور کامل تعريف نشده عمل هنوز به

هاي مختلفي از  تومور از راههاي  اختلال در عملکرد سلول
، آسيب بـه عروق تومور يـا ترکيبي از ۸، نکروز۷جمله اپوپتوز
 PDTکه تحقيقات در زمينه  از زماني]. ۶، ۵ [استاين مـوارد 

به سمت توليد بهترين نتيجه گرايش پيدا کرده است، 
گيري و کنترل  ي اندازهها روش يافتن بارهمطالعات بسياري در

. دارو و ميزان اکسيژن انجام شده استدوز نور، دوز 
 به اين ،دهند که پاسخ تومور به درمان مطالعات قبلي نشان مي

 ].۸، ۷[ ستابسيار وابسته  پارامترها
هاي  اگرچه امروزه ايده درمان فوتودايناميک يکي از پايه

 در حوزه PDTآيد و  اساسي درمان نوين سرطان به شمار مي

 خوبي از خود نشان داده است، اما هاي درمان تومورها قابليت
عنوان مسير اصلي درمان تومور سرعت  هروند پذيرش آن ب

اين امر تا حدودي نتيجه ضعف در .  نداشته استمطلوبي
دوزيمتري دقيق براي ]. ۹، ۶ [است PDTحوزه دوزيمتري 

ن ادر حال حاضر محقق. اطمينان از نتيجه درمان ضروريست
 نتيجه PDTرند که اثر درماني بر اين موضوع اتفاق نظر دا

سازي واکنشگر نوري  توليد اکسيژن يگانه تحت شرايط فعال
 توليد PDTبنابراين هدف  ].۱۰-۸[است وسيله نوردرماني  هب

دوز کافي از اکسيژن يگانه به منظور مرگ سلولي يا کنترل 
هاي بدخيم درون تومور ضمن حفظ سلامت  رشد سلول

 بالينيهاي  پروتکل. است هاي سالم اطراف تومور بافت
گيري   به جاي تکيه بر محاسبه يا اندازهPDTاستاندارد براي 

دوز اکسيژن يگانه، بر اساس مصرف مقدار از پيش تعيين 
ي ها روشگونه  اين]. ۱۱ [هستنداي براي دارو و نور  شده

 تومور، وسيله بهدوزيمتري، تفاوت در ميزان جذب دارو 
 بافت براي بيماران مختلف را نوريميزان اکسيژن و خواص 

گيرند و در نتيجه همين عوامل ممکن است  در نظر نمي
موجب شوند که توليد اکسيژن يگانه حين درمان براي 

 بنابراين در بهترين. رسيدن به پاسخ مطلوب کافي نباشد
 بر اساس دوز تجمع يافته PDTحالت، بهتر است دوزيمتري 

از نتيجه درمان اطمينان اکسيژن يگانه درون بافت باشد تا 
در اين راستا، به منظور محاسبه دوز اکسيژن . حاصل شود

يگانه، لازم است اطلاعات کافي در مورد غلظت دارو درون 
وسيله دارو، ميزان  بافت هدف، ميزان نور جذب شده به

اکسيژن درون بافت هدف، و برهمکنش بين آنها که موجب 
تحقيقات انجام . ت آيددس شود؛ به توليد اکسيژن يگانه مي

رغم استفاده از يک  دهد که به شده بر روي حيوانات نشان مي
پروتکل باليني معين که بر اساس دوز داروي مصرفي و دوز 

 دامنه پاسخ به درمان بسيار گسترده است ؛نور تابشي است
گونه  که هم شامل پاسخ درماني کامل و هم هيچ طوري به

تحقيقات انجام شده در  نتايج]. ۱۳، ۱۲[پاسخ درماني است 
 بر اساس مشاهدات و تجربيات باليني PDTحوزه دوزيمتري 

بسيار محدود است و ارزيابي و مقايسه بر پايه آنها ناقص 
 از سوي ديگر با توجه به اهميت مدلسازي و. خواهد بود
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۲۱۱ 

نقش ارزنده آن در زمينه دوزيمتري، در دو دهه گذشته 
 مورد توجه محققان اين  بسيارPDTمدلسازي در حوزه 

هايي که تاکنون به منظور  مدل ].۱۹-۱۴[حوزه بوده است 
اند بر اساس دوز آستـانه اکسيژن   ارائه شدهPDTدوزيمتري 

منظور از دوز آستانه، حداقل مقدار ]. ۲۲-۲۰[يگانـه هستند 
۲O۱ است که مسموميت سلولي ايجاد کرده و موجب تخريب 

چنانچه ميزان توليد . شود توز ميسلول به شکل نکروز يا اپوپ
۲O۱شود  کمتر از حد آستانه باشد به سلول امکان بقا داده مي .

ثابت بودن خواص هاي ارائه شده،  محدوديت اصلي مدل
ثابت فرض کردن اپتيکي بافت در طول درمان و همچنين 

پارامترهايي چون مقدار اکسيژن و مقدار دارو درون بافت 
اهميت ديگري كه كمتر در مسئله حائز . هدف است

 لحاظ شده است، بحث PDTمدلسازي دوزيمتري 
. درمان استطي  دارو حين تابش نور ۹فتوبليچينگ

هاي دارو که  توانند با مولکول مي  توليد شده۲O۱هاي  مولكول
هاي دارو را  در حالت پايه قرار دارند واکنش داده و مولکول

به اين .  خارج کنندقابل بازگشتي از چرخه درمان به شکل غير
 فتوبليچينگ ۲O۱وسيله  هاي دارو به  کاهش مولکولفرايند

تحقيقات انجام شده در زمينه ]. ۲۳، ۲۲[شود  گفته مي
گيري غلظت دارو حين درمان با داروهاي مختلفي از  اندازه

القا شده در  )IX۱۱ )PpIX پروتوپورفيرين ،۱۰جمله فتوفرين
 mTHPC۱۳و ) ALA (۱۲ك اسيداثر استفاده از آمينولاويوليني

اي  دهد که به دليل فتوبليچينگ، کاهش قابل ملاحظه نشان مي
در ]. ۲۲-۲۰[دهد  در غلظت دارو ضمن درمان رخ مي

وسيله فتوبليچينگ مصرف نشود،   مولکول دارو بهكه صورتي
هاي  تواند بارها برانگيخته شده و مولکول هر مولکول مي

۲O۱ين فتوبليچينگ نقشي منفي در بنابرا. بسياري توليد کند
از سوي ديگر، بررسي . كند ميزان بازدهي درمان ايفا مي

در  ۲O۱ قابليت توليد بارهفتوبليچينگ دارو حاوي اطلاعاتي در
در واقع نرخ فتوبليچينگ شاخصي براي . استبـافت هدف 

]. ۲۲ [رود شمار مي به توليد شده در بافت هدف ۲O۱ميزان 
تواند روشي جايگزين  ليچينگ دارو ميبنابراين بررسي فتوب

هاي درماني از  براي تعيين پاسخ بيولوژيك در مورد پروتكل
با توجه به اهميت فتوبليچينگ در . پيش تعيين شده باشد

 فتوبليچينگ فرايند، در اين تحقيق PDTزمينه دوزيمتري 
PpIX مدلسازي و سپس در فضاي MATLABسازي   شبيه

 ۱۴جي مدل نيز به نتايج تجربي شنگبراي اعتبارسن. شده است
 بر روي مدل حيواني ۱۵تني صورت درون هو همكاران كه ب

 .، استناد شده است]۲۳[انجام شده 
 
 ها روشمواد و  -۲
 معرفي داروي آمينولاويولينيك اسيد -۱-۲

 يكي از داروهاي ALAدر بين واكنشگرهاي نوري مختلف، 
 خود يك ALAدر واقع .  استPDTپركاربرد در زمينه 

 PpIXواكنشگر نوري نيست اما به توليد حساس كننده نوري 
كاربرد ]. ۲۷-۲۴[شود  هاي بافت هدف منجر مي در سلول

ALA براي درمان BCC۱۶ و AK۱۷ همچنين . شده استتأئيد 
هاي مختلف پوستي  ، در درمان سرطانباليني هاي در آزمايش

تا  گرفته ۱۸خيم پوستي از پسوريازيس و شرايط خوش
در حال حاضر ]. ۲۸[ مؤثر بوده است ۱۹هاي ويروسي زگيل

 هاي نيز مجموعه وسيعي از ساير كاربردها در مرحله آزمايش
توان به درمان سرطان   كه در اين زمينه ميباليني است

هاي پوستي، تومورهاي مغزي و سرطان  پروستات، بيماري
يد بر به همين منظور در اين تحقيق تأك]. ۴[د کرروده اشاره 

 .است PpIX-ALAكاربرد 
 
  روش کار-۲-۲

 يمدلساز روش -۱-۲-۲

، اکسيژن PDTهاي فتوشيميايي فرايندبا توجه به اينكه در 
شود، بنابراين مقدار آن درون  مصرف مي) ۲O۳(مولکولي 

 بوده و آناليز ديناميک متغيّربافت و در طول درمان کاملاً 
هاي فرايند  درون تومور همراه با۲O۳انتقال و مصرف 

. فتوشيميايي و فتوفيزيکي نور، اکسيژن و دارو ضروري است
براي اين منظور، مسئله انتقال اکسيژن تا رسيدن به بافت 
هدف، مسئله مصرف متابوليک و مصرف ناشي از واکنش 

  در راستاي درمان، و همچنين تعيين مقدار۲O۳فتوشيميايي 
۲O۱ ،لات دوبعدي معادوسيله به توليد شده در بافت هدف
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  نقوي و همكاران
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۲۱۲

هاي بافت  همچنين با توجه به پيچيدگي. مدلسازي شده است
پذيري دارو درون بافت هدف نيز  ، مسئله توزيعكبيولوژي

در اين . ي استمدلسازگذار در نتيجه اثريكي از عوامل 
پذيري دارو درون بافت هدف مد نظر  تحقيق مسئله توزيع

ري يكنواخت و پذي قرار گرفته و نتايج حاصل از اعمال توزيع
غيريكنواخت با هم و همچنين با نتايج تجربي مقايسه 

 .اند شده
در مدلسازي سازوکار انتقال اکسيژن، معادله ديفرانسيل 

 با زمان توصيف كننده انتقال اكسيژن درون متغيّردوبعدي و 
 ]:۳۰ ،۲۹[مويرگ عبارت است از 
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 نصف فاصله بين دو مويرگ Rt براي بافت و ۲O۳ديفيوژن 

 .مجاور هم است
   يک سري روابط کلي براي ) ۲(و ) ۱(هاي  معادله

      اي  مصرف اکسيژن درون سيستم استوانه -انتقال
هاي فرايند PDTا پس از شروع ام. بافت هستند -مويرگ

فتوفيزيکي و فتوشيميايي القا شده توسط درمان، شروع به 
 بايد اثر مصرف Γکنند و بنابراين  مصرف اکسيژن مي
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که معرف ميزان مصرف اكسيژن است مجموع ) ۲(معادله 

براي . است PDT و مصرف ناشي از metΓمصرف متابوليك
 استفاده شده ۲۱منتن - از سينتيك مايکليزmetΓتوصيف 
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يطي که در شرا  ۲O۳برابر است با مقدار  ۵۰Kدر آغاز است و 
metΓنصف حداکثر مقدار خود را دارد  . 

با .  با داروست۲O۱ بليچينگ ناشي از واكنش سازوکار
 سازوكاريتوجه به بليچينگ واكنشگر نوري كه با چنين 

انجام شده باشد، تغيير مقدار واكنشگر نوري كـه در حالت 
 ]: ۲۲[شود  مي بيان )۴(معادله ، بـه شكل [S0]پايه قرار دارد 

)۴(  ( ) ][)0]([
][

2
1

0
0 OSK

dt
Sd

os δ+−= 

 مقدار واكنشگر نوري است كه قبل از (0)[S0]در اين رابطه، 
 مقدار واكنشگر نوري δ. شروع تابش در حالت پايه قرار دارد

اي است كه در آن مقدار و كمتر از آن بليچينگ  مشخصه
 نرخ برهمكنش Kos. استمستقل از مقدار واكنشگر نوري 

۲O۱قرار داردا واكنشگر نوري است كه در حالت پايه ب   . 
اين .  استδوجود پارامتر ) ۴(نکته قابل توجه در رابطه 

پارامتر به دليل لحاظ نمودن طول عمر کوتاه و کم بودن 
 در محيط بيولوژيک در نظر گرفته شده ۲O۱فاصله انتشار 

 مولد آن در محل مولکول دارويي کـه ۲O۱در واقع، . است
شود و با توجه به کم بودن فاصله انتشار آن،  بوده توليـد مي

هاي دارو که در  به احتمال زياد به جاي واکنش با مولکول
. دهد همسايگي قرار دارند، با مولکول مولد خود واکنش مي

هاي دارو به اندازه کافي کم باشد، تنها  حال اگر تعداد مولکول
ـا آن واکنش دهد همان مولکول تواند ب مي ۲O۱مولکولي که 

مولدش خواهد بود و در اين حالت نرخ بليچينگ فقط 
  باPDTΓبنابراين ]. ۳۳، ۳۲[است  ۲O۱وابسته به نرخ توليد 

 :در نظر گرفتن بليچينگ برابر است با
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22 Planck constant                                                              23 Crank-Nicholson                                                   24 Finite Difference                                                       25 Gauss-Seidel  

۲۱۳ 
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Ψ=Γدر اين روابط  PDTo β در واقع oΓ بيشترين سرعت 
اوليه مصرف فتوشيميايي اكسيژن قبل از بليچينگ است؛ 

pK :تايي به  حالت سه نرخ برگشت واكنشگر نوري در
نرخ انتقال انرژي از : otK است؛ (T1→S0)حالت پايه 
نرخ : oaKاست؛  ۲O۳ري در حالت سه تايي به واكنشگر نو

ثابت : PDTβ است؛ [A] با مواد بيولوژيكي ۲O۱بر همكنش 
 ]:۳۳[ كه  استΨو چگالي توان تابشي  oΓتناسب بين 

)۷(  )
][

][
()0(][ 0 AKK

AK
hv

SS
aod

oaso
tPDT +

= Δ
σ

φβ 

Kd۲ل  نرخ تبديO۱  ۲بهO۳ است .ΔS  كسري از برهمكنش
 توليد ۲O۱كه  ۲O۳تايي با  حساس كننده نوري حالت سه

 سطح soσ ؛تايي حساس كننده نوري  بازده سهtφ. كند مي
 ۲۲ ثابت پلانكhفركانس نور تابشي و  v ؛Soمقطع جذب 

 .است

با در نظر گرفتن توزيع غيريكنواخت دارو، غلظت اوليه 
، (0)[S0]حساس كننده نوري كه در حالت پايه قرار دارد 

 به شكل [S0] و شدهتابعي از فاصله شعاعي از ديواره رگ 
 :  شود بيان مي) ۸(معادله 

)۸(  )()0,]([)(][ 00 dc rFRSrS ×= 
[S0] (Rc,0)است غلظت اوليه دارو در ديواره مويرگ  . 

براي مقايسه نتايج در حالتي که توزيع اوليه غيريکنواخت 
فرض شده با حالتي که فرض يکنواخت بودن در نظر گرفته 
شده، در انجام محاسبات با فرض توزيع اوليه يكنواخت 

، (0) [S0] ثابت در نظر گرفته و صورت به را F(rd)دارو، 
 .شود غلظت اوليه دارو در سراسر ناحيه بافت مي

 
  آمدهدست بهي حل عددي معادلات ها روش -۲-۲-۲

توان آنها  اي ندارد اما مي شكل ساده) ۲(و ) ۱(حل معادلات 
اين روش .  حل نمود۲۳نيکلسون -را به روش عددي کرنک

دقت مرتبه دو در هر دو حوزه زمان و مكان و پايداري بدون 
براي اين منظور لازم است مختصات مكاني درون . شرط دارد

 و بافت اطراف آن به صورت گسسته در هر دو راستاي رگ
 از روش تفاضل نابراينب. شعاعي و محوري مدل شود

بـه معادلات  پس از دستيابي.  استفاده شده است۲۴محدود
توان بـا توجه بـه  تفـاضل محدود براي كل سيستم، مي

هاي بازگشتي، امكان همگرا شدن روش حل به سمت  فرايند
همچنين، از روش .  شده را فراهم نمودحد خطايي تعيين

اي استفاده  هاي بازگشتي نقطهفرايند براي ۲۵ سايدل-گوس
شود،   نقطه به نقطه انجام ميصورت بهبازگشت . شده است

وقتي كه مقدار جديدي موجود باشد فوراً به جاي مقدار قبلي 
شود و براي محاسبه نقطه  در همان نقطه مش جايگزين مي

. شود  برده ميكار به بازگشتي مشابهي خهچربعدي مش در 
سايدل براي ناحيه مويرگي  -معادلات سيستم با روش گوس

 : ازاند عبارت
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كه اختلاف در  يابد تا زماني  بازگشتي ادامه ميفرايند. هستند
  در هر نقطه شبكه بين دو مرحله متوالي بيشتر از۲O۳مقدار 

μM۵-۱۰نباشد  . 
با توجه به روابط مدل و مقادير اتخاذ شده براي 

 با PDT درمان فرايندي ساز شبيه، )۲ و ۱جدول (ها پـارامتر
 .  انجام شده استMATLAB R2008bاستفاده از نرم افزار 
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۲۱۴

  پارامترهاي فتوفيزيکي مدل-۱جدول 
]۲۲[ ،δ µM۳۳ 

]۳۲[ ،otp kk /  µM۹/۱۱ 
]۳۲[ ،[ ]Akk oaos /  ۱-M۹۰ 

PDTβ ۲cm ۱-mW ۱- µM s۹۴۸/۴ 

ψ ۲-mW cm۲۵  
 

 پارامترهاي فيزيولوژيکي مدل: ۲جدول 
]۳۳[ ،Rc µM ۵/۵ 
]۳۳[ ،Rt۲ µM ۱۳۰ 

]۳۳[ ،L  µM ۳۵۰ 
]۳۱[ ،n ۴۶/۲ 

]۹[ ،۵۰ C µM ۳۵ 

]۳۳[ ،Ca µM ۷۴ 

]۹[ ،max
metΓ  ۱-M sµ ۱۱ 

]۳۳، Dcap 
۱-s ۲ mµ ۱۲۴۰ 

]۳۳[، Dtiss ۱-s ۲ mµ ۱۷۵۰ 

]۳۳[، Csat µM ۸۷۲۲ 

]۳۴[، V ۱-s  mµ ۳۰۰ 
] ۹[، ۵۰k Mµ ۵/۰ 

 
كه سازي انجام شده، ابعاد شبكه با توجه به مقاديري  در شبيه
براي بيان انتقال اكسيژن در مورد مدلي مشابه ] ۳۴ [۲۶لاجرلوند

در اعصاب محيطي خرگوش انتخاب کرده است، تعيين 
درون مويرگ و  μm۰۸۳/۰در راستاي شعاعي، فاصله . اند شده

 در ناحيه بافت براي هر دو نقطه متوالي در μm۳۳/۰فاصله 
در هر دو ناحيه مويرگ و بـافت، در . نظر گرفته شده است

 قرار μm۱۲۵/۲ـه متوالي راستـاي محوري فـاصله هر دو نقط
 .داده شده است

 
  نتايج-۳

طور كه مطرح شد، با توجه به اهميت فتوبليچينگ در  همان
 فتوبليچينگ فرايند، در اين تحقيق اثر PDTزمينه دوزيمتري 

بر تغيير غلظت دارو حين درمان مدلسازي و سپس با استفاده 
 ۱در شكل . سازي شده است  شبيهMATLABاز نرم افزار 

 درون بافت PpIXسازي تغييرات غلظت  نتيجه حاصل از شبيه
شرايط در . هدف در نتيجه فتوبليچينگ نشان داده شده است

سازي به اين صورت  نظرگرفته شده براي درمان در اين شبيه

صورت داخل صفاقي   بهmg/Kg۵۰ با دوز ALAبوده است كه 
 ساعت پس از تزريق ۲شده است و به مدل حيواني تزريق 

ALA زماني كه غلظت ،PpIX تجمع يافته درون تومور 
µg/mL۴/۳ بوده است ليزردرماني با طول موج nm۶۳۵ و 

اين .  تابش شده استs۸۰۰ به مدت ۲mW/cm۲۵چگالي توان 
شرايط مطابق با شرايط تحقيقات آزمايشگاهي شنگ و 

ر بررسي صحت و بـه منظو. انتخاب شده است] ۲۳[همكاران 
سازي با نتيجه تحقيقات تجربي  ، نتيجه شبيه سازي دقت شبيه

سازي انجام شده  شبيه.  مقايسه شده است۲شنگ در شكل 
 طول تابش به دليل s۸۰۰دهد كه در مدت  نشان مي

 µg/mL۸۳/۱ به µg/mL۴/۳ از PpIXفتوبليچينگ، غلظت 
 ). افت% ۴۶(افت كرده است 

 
 ضمن PpIX فتوبليچينگ در كاهش غلظت سازي اثر  شبيه-۱شكل 

 در شروع درمان PpIXدرمان در شرايطي كه غلظت اوليه 
µg/mL۴/۳ چگالي توان تابشي ،mW/cm2۲۵ و مدت زمان تابش 

s۸۰۰بوده است . 
 

 
 ]۲۳ [مرجعسازي با نتايج آزمايشگاهي   شبيهايج مقايسه نت-۲شكل 
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27 Balb/C                                                                      28 Fluorescence spectroscopy 

۲۱۵ 

ل همين نتايج آزمايشگاهي حاكي از آن است كه با اعما
 از PpIX طول تابش، غلظت s۸۰۰شرايط درماني در مدت 

µg/mL۴/۳ به µg/mL۲/۲ افت % ۳۵ افت كرده است يعني
ي انجام ساز شبيهطور كه مشخص است،  همان. داشته است

كند اما از دقت خوبي  شده روند كلي فتوبليچينگ را دنبال مي
ض ي بر اساس فرساز شبيهدر اين مرحله، . برخوردار نيست

 درون تومور انجام شده است اما به PpIXتوزيع يكنواخت 
 امكان توزيع يكنواخت ،ي بافت تومورزيستهاي  دليل ويژگي

ي مدلسازهمان طور كه در بخش . دارو چندان ميسر نيست
توضيح داده شد، در مدل ارائه شده اين امكان وجود دارد كه 

يط توزيع  در غلظت اوليه دارو، شراF(rd)با ضرب كردن تابع 
به منظور تعيين تابع . غيريكنواخت دارو به مدل اعمال شود

F(rd) شرايط توزيع پذيري ،PpIXساعت پس ۲  درون تومور 
 ۲۷سي- بالب نژاديها موش بر روي ALAاز تزريق صفاقي 

بر اساس نتايج حاصل از . در پژوهشكده بوعلي بررسي شد
اي   با رابطهF(rd) نهايتاً تابع ۲۸فلوئورسانس اسپكتروسكوپي

 :  تقريب زده شد)۱۲(رابطه نمايي به شكل 
)۱۲(  ۱۶۹/۰-) rd۱۶۳/۰- ۸۶/۰(Exp۸۳/۰ F(rd)= 

سازي با فرض توزيع يكنواخت و   نتايج شبيه۳در شكل 
 .اند با نتايج آزمايشگاهي مقايسه شدهPpIX غيريكنواخت 

سازي با   نشان داده شده است، شبيه۳طور كه در شكل  همان
، فاز اول فتوبليچينگ را كه PpIXزيع غيريكنواخت فرض تو

 پس از s۲۰۰ است و در فاصله PpIXشامل افت سريع مقدار 
 .كند خوبي دنبال مي دهد به تابش رخ مي

 
سازي با فرض توزيع يكنواخت و   مقايسه نتيجه شبيه-۳شكل 

 ]۲۳[ با نتايج آزمايشگاهي مرجع PpIXغيريكنواخت 
 

يقات خود با بررسي ارتباط بين شنگ و همكاران در تحق
 با ميزان PpIXدوزيمتري انجام شده بر اساس فتوبليچينگ 

 به جاي اگرموفقيت درمان به اين نتيجه رسيدند كه 
 در كل بازه درمان، PpIXدوزيمتري بر اساس فتوبليچينگ 

دهد درنظر  صرفاً بـازه زماني كه افت سريع اوليه رخ مي
سخ درمان و نتيجه دوزيمتري  همبستگي بين پا،گرفته شود

 ۴بنابراين در شكل ]. ۲۳[انجام شده افزايش خواهد يافت 
 ي با فرض توزيع يكنواخت و غيريكنواختساز شبيهنتايج 
PpIX  با نتايج آزمايشگاهي در بـازهs۲۰۰ كـه افت سريع 

اين نتايج در . ندا افتد، مقـايسه شده  اتفـاق ميPpIXغلظت 
ي با ساز شبيهمقايسه نتايج . اند  شده نيز نشان داده۳جدول 

نتايج آزمايشگاهي حاکي از آن است که ميانگين خطا در 
 و در حالت و توزيع PpIX ،۳۹/۰حالت توزيع يكنواخت 

همچنين ميانگين درصد .  استPpIX ،۱۰/۰غيريكنواخت 
 و در حالت توزيع %۶۴/۱۵خطا در حالت توزيع يكنواخت 

 آمده دقت و دست بهيج نتـا. است %۹۹/۳غيريكنواخت 
ي انجام شده با فرض توزيع غيريكنواخت ساز شبيهصحت 

PpIX را در فاز اوليه افت سريع PpIX كنند  ميتأئيد. 
 
 گيري  بحث و نتيجه-۴

هاي دارو در انتقال انرژي به  بـا توجه بـه نقش مولکول
هاي اکسيژن و توليد اکسيژن يگانه، تعيين غلظت  مولکول

ت هدف در لحظه شروع تابش نور درماني و دارو درون باف
 . اي برخوردار است  در طول مدت تابش از اهميت ويژهنيز

 
ي با فرض توزيع يكنواخت و ساز شبيه مقايسه نتيجه -۴شكل 

 كه افت s۲۰۰ با نتايج آزمايشگاهي در بازه PpIXغيريكنواخت 
 .دهد  رخ ميPpIXسريع غلظت 
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  درون بافت هدف با نتايج آزمايشگاهي PpIXي براي دو حالت توزيع پذيري يکنواخت و غيريکنواخت ساز شبيه مقايسه نتايج -۳جدول 
 )است μg ml-۱ بر حسب PpIXغلظت ( تابش s۲۰۰در مدت 

 زمان ۰ ۲۰ ۴۰ ۶۰ ۸۰ ۱۰۰ ۱۲۰ ۱۴۰ ۱۶۰ ۱۸۰ ۲۰۰
 شدهگيري  هاي اندازه داده ۳۹/۳ ۲۷/۳ ۱۰/۳ ۹۰/۲ ۹۸/۲ ۸۰/۲ ۵۰/۲ ۶۲/۲ ۷۴/۲ ۲۳/۲ ۲۴/۲

  توزيع يکنواخت-سازي شبيه ۴۰/۳ ۳۶/۳ ۳۲/۳ ۲۴/۳ ۲۰/۳ ۱۷/۳ ۰۹/۳ ۰۶/۳ ۰۳/۳ ۹۵/۲ ۹۱/۲

  توزيع غيريکنواخت-سازي شبيه ۴۱/۳ ۲۹/۳ ۱۹/۳ ۹۷/۲ ۸۶/۲ ۷۸/۲ ۵۸/۲ ۵۰/۲ ۴۲/۲ ۲۵/۲ ۱۶/۲

 
بر روي ] ۳۷-۳۵[در اين راستـا، تعدادي از محققان 

حقيقات گيري غلظت دارو ت هاي مختلف اندازه روش
هاي پيشنهاد   روشترين مهماز جمله . اند اي انجام داده گسترده

اسپکتـروسکوپي جذبي و توان به  شده براي اين منظور مي
اما ]. ۳۷، ۳۶[فلوئورسانس اسپکتـروسـکوپي اشـاره نمـود 

گيري در  ها مبتني بر اندازه آنچه مسلم است، تمام اين روش
و بنابراين امكان طول مدت زمان انجام درمان هستند 

بيني روند تغييرات غلظت دارو پيش از تابش نور درمان  پيش
که وجه تمايز و مزيت اصلي  در صورتي. سازند را ميسر نمي

بيني تغييرات غلظت دارو  مدلسازي، فراهم آوردن امكان پيش
 مدلسازي تغييرات غلظت دارو درون بافت ةدر حوز. است

 مسئله فتوبليچينگ و :ندا هدف نيز دو مسئله حائز اهميت
در مدلي که ] ۱۹ [۲۹مانگ. مسئله مصرف اكسيژن مولكولي

بيني  براي اين منظور ارائه داد، نقش فتوبليچينگ را در پيش
روند تغييرات غلظت دارو لحاظ نموده است اما وي در مدل 

 تابعي نمايي از صورت بهخود تأثير فتوبليچينگ را صرفاً 
نگ و چگالي توان تابشي در نظر ضرب ثابت فتوبليچي حاصل
که اين مدل بدون درنظرگرفتن پارامترهايي  در صورتي. گرفت

نظير توزيع توان تابشي درون بافت، بازده كوانتومي 
تواند مدل دقيقي  ها نمي فلوئورسانس و تابع گريز فوتون

سازي  که در اين تحقيق به مدلسازي و شبيه در صورتي. باشد
رون بافت هدف با در نظرگرفتن اثر تغييرات غلظت دارو د

فتوبليچينگ دارو و مصرف اكسيژن مولكولي، با هدف امکان 
هاي تجربي پرداخته  گيري دار با اندازه اهاي معن  ارتباطايجاد 

بر اين اساس در اين تحقيق مسئله انتقال اکسيژن . شده است
تا رسيدن به بافت هدف، مسئله مصرف متابوليک و مصرف 

وسيله   در راستاي درمان، به۲O۳اکنش فتوشيميايي ناشي از و
همچنين نقطه قوت . معادلات دوبعدي مدلسازي شده است

هاي قبلي، در نظر گرفتن مسئله توزيع  اين مدل نسبت به مدل
هايي  در مدل. اوليه غيريکنواخت دارو در بافت هدف است

سازي، توزيع دارو  اند، به منظور ساده که تاکنون ارائه شده
اين فرض . درون بافت هدف يکنواخت فرض شده است

طور كه در  شود اما همان سازي مدل مي اگرچه موجب ساده
سازي با نتايج تجربي نشان داده شد،  مقايسه نتايج شبيه

سازي ارائه شده  نتايج شبيه. کند مقداري خطا نيز تحميل مي
د در اين تحقيق بيانگر آن است كه مدل ارائه شده قابليت ايجا

هاي تجربي فتوبليچينگ را  گيري دار با اندازه هاي معنا ارتباط
 .داراست
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