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Реферат
Статья посвящена изучению физических механизмов формирования сигнала фотоплетизмогра-
фии (ФПГ) при помощи моделирования распространения света в биологической ткани методом
Монте-Карло. Решается задача оценки вклада вариаций поглощения и рассеяния в регистрируе-
мый ФПГ-сигнал. На основе трехслойной модели кожи последовательно моделировались измене-
ния оптических свойств дермального слоя (поглощение и рассеяние) и оценивался их вклад в
суммарный сигнал. Расчеты были проведены для двух длин волн – 525 и 810 нм. Было установле-
но, что для зеленого света основной вклад в формирование сигнала вносит поглощение (88 %
против 12 % рассеяния соответственно). В то время как для ближнего инфракрасного света рас-
сеяние преобладает над поглощением. Доли вклада поглощения и рассеяния в этом случае
составляют 28 % и 72 % соответственно. Таким образом, для зеленого диапазона длин волн спра-
ведлива классическая объемная модель формирования сигнала. Тогда как для ближнего инфра-
красного диапазона преобладающим в формировании сигнала является рассеяние среды, кото-
рое может меняться за счет таких процессов, как изменения ориентации, агрегации и деформа-
ции эритроцитов, их концентрации в диагностическом объеме ткани и т.д.
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Abstract
The paper is devoted to the study of physical mechanisms of photoplethysmography (PPG) signal for-
mation using Monte Carlo simulations of light transport in biological tissue. The problem of estimating
the contribution of absorption and scattering variations to the registered PPG signal is solved. Based on
a three-layer skin model, changes in the optical properties of the dermal layer (absorption and scatter-
ing) were sequentially simulated and their contributions to the total signal were estimated. Calcula-
tions were carried out for two wavelengths, 525 nm and 810 nm. It was found that for green light the
main contribution to the signal formation is made by absorption (88 % versus 12 % scattering, respec-
tively). While for the near-infrared light, scattering predominates over absorption. In this case, the con-
tributions of absorption and scattering are 28 % and 72 %. Thus, for the green wavelength range the
classical volumetric model of signal formation is valid. Whereas for the near-infrared range, the pre-
dominant factor in signal formation is scattering of the medium, which can change due to processes
such as changes in orientation, aggregation and deformation of red blood cells, their concentration in
the diagnostic volume of tissue, etc.
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Введение

Фотоплетизмография (ФПГ) – простой оп-
тический метод регистрации пульсовой волны,
распространяющейся по артериальному руслу
сердечно-сосудистой системы [1]. Метод реали-
зуется путем зондирования ткани некогерент-
ным оптическим излучением видимого или
ближнего инфракрасного (ИК) диапазона длин
волн и регистрации прошедшего насквозь или
обратно рассеянного от ткани сигнала [2]. Ме-
тод ФПГ активно применяется для измерения
важных параметров сердечно-сосудистой си-
стемы, таких как артериальная сатурация кро-
ви кислородом, частота пульса и его вариабель-
ность, кровяное давление, сердечный выброс,
микрососудистый кровоток и жизнеспособ-
ность тканей, эндотелиальная и вазомоторная
функции, скорость пульсовой волны, эластич-
ность и тонус сосудов, и т.д. [1, 3–6]. В последнее
время также активно развивается метод визуа-
лизирующей ФПГ, который позволяет строить
карты пульсаций крови и ее сатурации по по-
верхности кожи [7]. Однако на сегодняшний
день нет ясного понимания того, как формиру-
ется ФПГ-сигнал. Дискуссии ученых на эту те-
му ведутся до сих пор. На данный момент мож-
но выделить 3 основных фактора (модели),
влияющих на формирование сигнала [8]:

 изменения объема крови в ткани;

 ориентация, агрегация и деформация эри -
тро ци тов;

 механические движения капилляров по-
верхностных слоев дермы.

Классической является объемная модель
формирования ФПГ-сигнала, которая предпо-
лагает, что интенсивность обратно рассеянного
от ткани сигнала меняется за счет вариаций
(флуктуаций) объема крови (Vb) в ткани, влияю-

щих на оптические свойства среды [9]. Счита-
ется, что вариации кровенаполнения меняют в
основном поглощение среды, а точнее ее опти-
ческую плотность, что и приводит к изменению
сигнала. Таким образом, регистрируемый фо-
топриемником сигнал модулируется за счет
прохождения пульсовой волны по сосудам.
Объёмная модель неоднократно была подтвер-
ждена теоретически и экспериментально. На-
пример, Moco A.V. et al в своем исследовании
валидировали модель при помощи моделирова-
ния Монте-Карло (МК) и экспериментально
проверили ее при помощи спектроскопии диф-
фузного отражения и видеокапилляроскопии
[10]. В ходе эксперимента на ногтевой складке

пальца было показано, что зеленый свет про-
никает через капиллярные петли и достигает
артериол. Авторы пришли к выводу, что ФПГ-
сигнал образуется за счет поглощения света ар-
териолами в дерме.

В начале 1980-х годов были проведены
эксперименты, в которых авторы предположи-
ли, что изменения ориентации эритроцитов в
зависимости от сердечного цикла являются ос-
новной причиной формирования ФПГ-волны
[11]. Эта гипотеза основана на электрофизио-
логических характеристиках, когда в конце
диастолы, т.е. при низком кровотоке, эритро-
циты ориентируются случайным образом из-за
уменьшения напряжения сдвига. По мере уве-
личения кровотока эритроциты имеют тенден-
цию выравниваться вместе с потоком, и во вре-
мя систолы это выравнивание параллельно на-
правлению потока. Ориентация и деформация
эритроцитов влияют на общее затухание света
тканью, что, вероятно, способствует формиро-
ванию ФПГ-сигнала. Кроме того, эта гипотеза
подтверждается экспериментально в модели с
трубками [12]. Shvartsman и Fine также обнару-
жили похожий эффект и подтвердили, что
ФПГ-подобные сигналы связаны с геометриче-
скими изменениями в агрегации эритроцитов
[13]. Они провели эксперимент in vitro при по-
мощи трубок с раствором крови и обнаружили
пульсирующий кровоток после введения декс-
трана, активирующего агрегацию эритроци-
тов. Позднее они разработали управляемую
рассеянием модель формирования ФПГ-сигна-
ла (scattering-driven model) [14]. Ключевым мо-
ментом в их модели является процесс агрега-
ции эритроцитов и изменение за счет этого
размера рассеивателей и рассеяния, соответ-
ственно, что в конечном итоге и приводит к мо-
дуляции регистрируемого оптического излуче-
ния.

И, наконец, недавно была предложена мо-
дель формирования фотоплетизмограммы, в
которой ключевым моментом являются эласти-
ческие деформации микрососудистого русла
поверхностных слоев дермы [15, 16]. Модель за-
ключается в том, что пульсовые колебания
трансмурального артериального давления де-
формируют компоненты соединительной тка-
ни дермы, что приводит к периодическим из-
менениям как светорассеяния, так и поглоще-
ния. Эти локальные изменения оптических
свойств регистрируются далее как вариации
интенсивности света фотоприемным устрой-
ством. Однако не все экспериментальные на-
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блюдения подтверждают эту теорию, что ука-
зывает на потенциальное наличие других при-
чин образования сигнала.

Между тем, в недавней работе [17], осно-
ванной на моделировании МК и эксперимен-
тальных наблюдениях, было показано, что все
вышеупомянутых 3 фактора участвуют в фор-
мировании ФПГ-сигнала. Вопрос заключается
во вкладе каждого отдельного фактора в сигнал
в зависимости от разных параметров (длины
волны, геометрии освещения и т.д.). Возможно,
что при определенных условиях освещения
ткани какой-то фактор может превалировать, а
другие будут незначительными. Таким обра-
зом, целью данной работы является оценка
вклада вариаций поглощения и рассеяния в ре-
гистрируемый ФПГ-сигнал при помощи моде-
лирования распространения света в тканях ме-
тодом МК.

Материал и методы

Оптическая модель кожи

Расчеты МК проводились на основе трех-
слойной оптической модели кожи в геометрии
обратного рассеяния [18, 19]. Кожа была пред-
ставлена в виде следующих слоев: эпидермис,
дерма и подкожно-жировая клетчатка. Толщи-
на эпидермального слоя составляла 0,2 мм,
дермального – 0,7 мм, подкожно-жировой слой
был принят полубесконечным [20]. Дерма и
подкожно-жировая клетчатка кожи характери-
зовались уровнем объемного кровенаполнения
(Vb), который можно рассматривать как относи-

тельную долю общего гемоглобина (Hb и HbO2) в

диагностическом объеме ткани [21].
Коэффициент поглощения эпидермаль-

ного слоя был представлен в следующем виде
[22]:

ma,epi(l)=Vmelma,mel(l)+Vwma,w(l)+

+[1–(Vmel+Vw)]ma,baseline(l),      (1)

где l – длина волны, Vmel и Vw – объемные доли

меланина и воды в эпидермисе, соответствен-
но, ma,mel и ma,w – коэффициенты поглощения ме-

ланина и воды, ma,baseline – базовый коэффициент

поглощения, характеризующий поглощение со-
единительной ткани при отсутствии других
хромофоров. ma,baseline зависит от длины волны и

может быть выражен следующим уравнением
[23, 24]:

ma,baseline(l)=7,84108l–3,255 [см–1].     (2)

Оптические свойства дермы сильно зави-

сят от Vb, поэтому коэффициент поглощения 2-

го слоя был представлен как [17, 25]:

ma,derm(l)=Vbma,b(l)+Vwma,w(l)+

[1–(Vb+Vw)]ma,baseline(l),     (3)

где ma,b – коэффициент поглощения цельной

крови. В свою очередь, ma,b может быть выражен

через тканевую сатурацию крови кислородом

StO2 в виде [17]:

ma,b(l)=StO2ma,HbO2(l)+(1–StO2)ma,Hb(l),      (4)

где ma,HbO2 и ma,Hb – коэффициенты поглощения

оксигенированного и дезоксигенированного ге-

моглобина, соответственно.

Поскольку подкожно-жировая клетчатка

состоит, в основном, из жира, коэффициент по-

глощения 3-го слоя был записан в виде:

ma,subcut(l)=Vbma,b(l)+Vwma,w(l)+[1–(Vb+Vw)]ma,fat(l),    (5)

где ma,fat – коэффициент поглощения жира.

Коэффициент рассеяния каждого слоя

был определен как комбинация теорий Ми и Рэ-

лея [26]. Коэффициенты рассеяния 1-го и 3-го

слоев можно считать постоянными. Коэффи-

циент же рассеяния 2-го дермального слоя был

представлен в следующем виде [27]:

ms,derm(l)=(1–Vb)ms,t(l)+Vbms,b(l),     (6)

где ms,t – коэффициент рассеяния обескровлен-

ной дермы, ms,b – коэффициент рассеяния цель-

ной крови. Коэффициент рассеяния обескров-

ленной дермы, в свою очередь, может быть

определен следующим уравнением [22]:

ms,t(l)=((2105)l–1,5+(21012)l–4)/(1–g) [см–1],    (7)

где g – фактор анизотропии обескровленной

дермы.

Оптические свойства хромофоров для

проведения моделирования были взяты из ли-

тературных источников [22, 28–30]. При расче-

те коэффициента поглощения цельной крови

по формуле (4), уровень сатурации смешанной

крови StO2 был установлен на уровне 75 %.

Коэффициент анизотропии и показатель пре-

ломления для всех слоев принимались равны-

ми 0,8 и 1,4 соответственно [31]. Оптические и

анатомические параметры слоев модели

сведены в табл. 1.
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Моделирование ФПГ-сигнала методом МК

Как известно, регистрируемый в ФПГ сиг-
нал состоит из квазипостоянной компоненты
(DC), обусловленной поглощением света непо-
движными структурами ткани и средним уров-
нем объема крови, и переменной компоненты
(AC), которая образуется за счет артериальных
пульсаций кровотока, дыхательной активности
и т.д. Пример записи ФПГ сигнала с обозначен-
ными на нем компонентами представлен на
рис. 1. Для моделирования переменной компо-
ненты достаточно использовать 2 временные
точки: диастола и систола. Считаем, что в диа-
столу есть некий базовый уровень кровенапол-
нения – Vb, а в систолу добавляется какое-то

приращение: Vb + DVb. При увеличении крове-

наполнения регистрируемая мощность оптиче-
ского излучения падает за счет более сильного
поглощения кровью (см. рис. 1). Таким образом,
исходный сигнал в систолу меньше сигнала в

диастолу. Как правило, такой сигнал далее ин-
вертируют для более удобного восприятия и
анализа.

Чтобы однозначно сымитировать реги-
стрируемый фотоприемником ФПГ-сигнал, не-
обходимо смоделировать распространение фо-
тонов в среде для этих двух состояний, подста-
вив значения кровенаполнения в коэффициен-
ты поглощения и рассеяния дермального слоя
по (3) и (6). Главная идея нашего исследования
заключается в последовательном изменении
оптических свойств дермального слоя, что поз-
воляет понять вклад каждого процесса в фор-
мирование ФПГ-сигнала. Сначала мы изменя-
ли отдельно поглощение слоя путем изменения
Vb в (3), далее мы изменяли рассеяние анало-

гичным образом в (6) и, наконец, мы меняли по-
глощение и рассеяние одновременно. Прира-
щение уровня кровенаполнения относительно
базового уровня (DVb/Vb) составляло 5 %. Дан-

ное значение по данным литературы неизвест-
но и было подобрано в результате серии предва-
рительных симуляций. Коэффициенты погло-
щения и рассеяния 1-го и 3-го слоев в ходе мо-
делирования оставались постоянными.

В работе была использована численная
модель, которая основана на известных прин-
ципах МК-моделирования транспорта фотонов
в биологических тканях с использованием ме-
тода взвешивания фотонов [32]. Для повыше-
ния точности вычислений при расчете потоков
обратного рассеяния была использована гео-
метрия дисковых детекторов [33]. В ходе моде-
лирования в среду запускалось 109 фотонов и
регистрировались фотоны, дошедшие до детек-
тора. Использовались круглый источник
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Таблица 1
Оптические и анатомические параметры слоев для модели кожи, используемые 

в МК-моделировании
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Рис. 1. Пример исходного необработанного ФПГ сиг-
нала с обозначенными на нем переменной (AC) и ква-
зипостоянной (DC) компонентами
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диаметром 1 мм и квадратный детектор
размером 11 мм, что максимально соответ-
ствует конфигурации реальных ФПГ-датчиков.
Результатом моделирования являлся обратно
рассеянный оптический поток, который рас-
считывался относительно падающего потока,
освещающего ткань. Расчеты были выполнены
для двух длин волн (525 нм и 810 нм), для раз-
ных базовых уровней кровенаполнения дер-
мального слоя (Vb=0,05; 0,1; 0,15) и разных рас-

стояний источник – детектор (r), которое
варьировали от 1 до 5 мм для длины волны
525 нм и от 1 до 10 мм для длины волны
810 нм. Моделирование было выполнено в про-
грамме Matlab 2022 (MathWorks, США). В ко-
нечном итоге рассчитывалось AC/DC отноше-
ние ФПГ сигнала по следующей формуле [18]:

AC/DC=(|Fluxdiast–Fluxsyst|/Fluxdiast)·100 %,   (8)

где Fluxdiast – обратно рассеянный поток в мо-

мент диастолы, Fluxsyst – обратно рассеянный

поток в момент систолы.

Результаты и обсуждение

Результаты расчета AC/DC отношения
ФПГ сигнала по данным МК представлены на
рис. 2. Как видно, для длины волны 525 нм на-
блюдается явное преобладание поглощения в
формировании сигнала, а для длины волны
810 нм ситуация прямо противоположная –
рассеяние преобладает над поглощением. Эта
зависимость наблюдается равномерно для всех
r. При этом отношение AC/DC растет с увеличе-
нием r для обеих длин волн. Это достаточно
предсказуемый результат, который был под-
твержден экспериментально в предыдущих ис-
следованиях [18]. Что касается зависимости
AC/DC от кровенаполнения, то здесь также на-
блюдается аналогичный и ожидаемый резуль-
тат – AC/DC растет с увеличением Vb. Это объ-

ясняется тем, что чем больше Vb, тем меньше

постоянная составляющая ФПГ-сигнала и, сле-
довательно, больше значение AC/DC. Реальные
значения AC/DC отношения ФПГ сигналов, за-
писанных in vivo, составляют примерно 4–9 %
для зеленого света и 2–5 % для ближнего ИК
света [18, 34]. Амплитуда компоненты AC в ос-
новном зависит от моделируемого прироста
кровенаполнения в дермальном слое. В модели-
ровании мы использовали приращение, равное
5 %, относительно исходного уровня кровена-
полнения (DVb/Vb). По мере уменьшения этого

значения отношение AC/DC также будет па-
дать. Таким образом, полученные значения
AC/DC сходятся к экспериментальным данным
при низких значениях Vb и DVb/Vb. В то же вре-

мя, сохраняется и соотношение между двумя
длинами волн.

Чтобы численно оценить вклад каждого
процесса (поглощения и рассеяния) в формиро-
вание сигнала, мы разделили значения AC/DC
соответствующего процесса на значение
AC/DC суммарного сигнала и усреднили по
всем значениям Vb. Суммарный сигнал соот-

ветствует ситуации, когда поглощение и рас-
сеяние меняются одновременно (черная
кривая на рис. 2). Полученные результаты

48

2024, № 1 “МЕДИЦИНСКАЯ ФИЗИКА”

Рис. 2. Результаты расчета отношения AC/DC
ФПГ-сигнала в зависимости от расстояния источ-
ник-детектор r для разных значений Vb при измене-

нии поглощения среды (синяя кривая), рассеяния
(красная кривая), поглощения и рассеяния одновре-
менно (черная кривая). Результаты представлены
для длин волн 525 нм (слева) и 810 нм (справа)



показаны на рис. 3. Как видно, соотношение
поглощения и рассеяния равномерно распреде-
лено по всем r для обеих длин волн. Это говорит
о том, что влияние поглощения и рассеяния на
ФПГ сигнал практически не зависит от рас-
стояния между источником и приёмником.

И наконец, мы усреднили полученные со-
отношения поглощения и рассеяния по всем r.
Полученные значения представлены на рис. 4.
Для зеленого света доли поглощения и рассея-

ния в суммарном сигнале составляют 88±6 % и
12±5 %, соответственно. Для ближнего ИК све-
та эти пропорции составляют 28±5 % и 72±4 %.
Таким образом, зеленый свет в основном моду-
лируется изменениями поглощения, что соот-
ветствует объемной модели. Напротив, свет в
ближнем ИК диапазоне изменяется главным
образом из-за вариаций рассеяния. Следует от-
метить, что в данной работе мы моделировали
изменение рассеяния за счет изменения Vb в

дермальном слое в рамках объемной модели.
Таким образом, мы можем предположить, что
ФПГ-сигнал на длине волны 810 нм формиру-
ется преимущественно за счет изменения кон-
центрации рассеивателей в диагностическом
объеме ткани из-за приливов и отливов крови.
Однако рассеяние может также меняться и за
счет других процессов, таких как агрегация
или ориентация эритроцитов, которые могут
приводить к таким же изменениям коэффици-
ента рассеяния. Чтобы отдельно оценить вклад
каждого процесса в формирование сигнала, не-
обходимо проводить дальнейшие исследова-
ния.

Стоит также отметить, что полученный
результат согласуется с нашим предыдущим
исследованием, в котором мы аналитически
исследовали рассматриваемую задачу [35]. В
этой работе на основе модифицированного за-
кона Бугера–Ламберта–Бера мы подтвердили,
что глубина модуляции ФПГ-сигнала зависит
от длины волны и геометрии освещения. Было
обнаружено, что в случае зеленого света основ-
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Рис. 3. Вклад вариаций поглощения и рассеяния в ФПГ-сигнал в зависимости от r для длин волн 525 нм (слева)
и 810 нм (справа). Данные представлены как среднее значение по всем значениям Vb ± стандартное откло-

нение

Рис. 4. Вклад вариаций поглощения и рассеяния в
ФПГ-сигнал, усредненный по всем значениям Vb и r
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ной вклад в модуляцию ФПГ-сигнала вносят
изменения поглощения, тогда как в случае из-
лучения в красном и ближнем ИК диапазоне
модуляция, в основном, обусловлена измене-
ниями рассеяния. Таким образом, результаты
наших численных и аналитических расчетов
хорошо согласуются друг с другом.

Заключение

В данной работе мы провели численную
оценку вклада вариаций поглощения и рассея-
ния в ФПГ-сигнал для различных длин волн ме-
тодом МК. По результатам моделирования было
установлено, что для зеленого света на длине
волны 525 нм поглощение преобладает над
рассеянием при формировании ФПГ-сигнала.
Однако для ближнего ИК света на длине волны
810 нм рассеяние преобладает над поглощени-
ем. Полученный результат впервые проясняет
физический механизм формирования ФПГ сиг-
нала для разных диапазонов длин волн. Можно
сделать вывод, что для зеленого диапазона
длин волн справедлива классическая объемная
модель формирования сигнала, а для ближнего
ИК диапазона работоспособной является
управляемая рассеянием модель [14]. В послед-
нем случае рассеяние среды может меняться за
счет таких процессов, как изменения ориента-
ции, агрегации и деформации эритроцитов, их
концентрации в диагностическом объеме тка-
ни и т.д. Это, в свою очередь, требует дальней-
ших исследований.
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