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С помощью численного моделирования методом Монте-Карло анализируется выбор расстояния источник-

детектор в оптической схеме носимого устройства, предназначенного для фотоплетизмографии и пульсокси-

метрии в отражательной конфигурации. Моделирование проведено для многослойной среды, имитирующей

биоткани пальца человека для трех длин волн: зеленого, красного и ИК диапазонов. Для каждой длины

волны моделирование проведено для систолической и диастолической фаз сердцебиения, что позволило

проанализировать зависимость относительного изменения сигнала при сердцебиении от расстояния между

источником и детектором. Показано монотонное возрастание относительного изменения сигнала между

систолической и диастолической фазами с увеличением расстояния источник-детектор. Кроме того, выявлена

зависимость коэффициентов калибровочной кривой в пульсоксиметрии от этого параметра. На основе

продемонстрированных эффектов выработаны рекомендации по оптимизации расстояния источник-детектор

в коммерческих носимых устройствах для заданных технических характеристик оптических элементов.
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Введение

Носимые устройства в настоящее время все чаще

используются для повседневного непрерывного мони-

торинга физиологических параметров человека (частота

сердечных сокращений, насыщение крови кислородом,

сон и т.д.) [1–4], значительная часть которых оценива-

ется на основе сигналов фотоплетизмографии (ФПГ),

регистрируемых на одной или нескольких длинах волн

зондирования [1,5].

В носимых устройствах обычно используется отра-

жательный режим измерений, когда источник света и

детектор расположены на небольшом расстоянии на

внутренней поверхности устройства, прилегающей к

поверхности кожи. В этом заключается их существенное

отличие от пульс-оксиметров, традиционно функциони-

рующих в просветной конфигурации и помещаемых на

дистальную фалангу пальца человека или мочку уха,

где при оценке изменения оптического пропускания

биоткани при пульсации крови применяется модифици-

рованный закон Ламберта-Бугера-Бера. Указанные ло-

кализации характеризуются высоким кровенаполнением,

однако устройства с просветной конфигурацией в этих

локализациях неудобны для постоянного ношения, что

определяет необходимость разработки дизайна на основе

отражательной геометрии.

В носимых ФПГ-устройствах преимущественно ис-

пользуются конфигурации, включающие несколько све-

тодиодов, при этом исследовательские устройства ис-

пользуют комбинации от двух [6,7] до четырех [8–10]

и пяти [11] длин волн. Длины волн сине-зеленого диапа-

зона используются для регистрации пульсовой волны, в

то время как длины волн красного и ИК диапазонов —

для оценки сатурации крови. Регистрация сигналов на

всех используемых длинах волн может осуществляться

как одним, так и несколькими фотодетекторами. Крити-

ческим параметром конструкции этих систем является

расстояние между источником и детектором, которое

в силу конструктивных особенностей может состав-

лять от долей миллиметра до нескольких миллиметров.

Многие решения по оптимизации этого параметра в

коммерческих и исследовательских устройствах осно-

ваны на эмпирических результатах или упрощенных

моделях. Например, в исследовании [12] ФПГ-модуль

был оптимизирован с помощью моделирования на ос-

нове закона Бугера-Ламберта-Бера для максимизации

отношения пульсирующей к постоянной компоненте в

ФПГ-сигналах.
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Помимо расположения источника и детектора на

регистрируемый сигнал пульсации крови влияют оп-

тические характеристики биологических тканей. Они

демонстрируют сильную спектральную зависимость [13],
что приводит к различию в физическом объеме, из

которого собирается сигнал (так называемый
”
измери-

тельный объем“), на разных длинах волн зондирования.

В то же время алгоритмы восстановления предполагают,

что измерения на разных длинах волн выполняются

в одном и том же объеме. Измерительный объем в

биологических тканях не может быть определен неинва-

зивно. В этой ситуации модели распространения света в

биологических тканях предлагают удобное решение для

проблемы определения измерительного объема. Вместе

с тем высокая параметризация задачи затрудняет исполь-

зование аналитических моделей и требует применения

численных методов моделирования. Одним из таких

подходов, позволяющих учесть сложную морфологию

кожи и выполнить анализ измерительного объема, яв-

ляется статистический метод Монте-Карло. Он основан

на анализе случайных траекторий фотонов и обеспечи-

вает возможность отслеживать глубину проникновения

отдельных фотонов, предоставляя полную информацию

об измерительном объеме.

В настоящей статье мы используем метод Монте-

Карло для анализа формирования ФПГ-сигнала в от-

ражательной конфигурации для различных расстояний

между источником и детектором на длинах волн, обычно

используемых в носимых устройствах. Исследование

проведено для многослойной среды, имитирующей тка-

ни пальца человека. Характеристики источника и детек-

тора приближены к типовым параметрам, применяемым

в коммерческих носимых устройствах [14].
Метод Монте-Карло ранее использовался для анали-

за измерительного объема в различных конфигурациях

ФПГ-систем [15–17] и построения калибровочных кри-

вых для пульсоксиметрии [18,19] на моделях плоско-

слоистых сред. В работе [15] в модели рассматривалась

единичная артерия, находящаяся в коже, а оптимизация

расстояния источник-детектор проводилась для длин

волн 520 и 612 nm. В большинстве работ пульсация

крови имитируется появлением дополнительного слоя

внутри ткани, заполняемого артериальной кровью, кото-

рый моделирует увеличение объема артериальной крови

во время расширения сосудов [16,18,19]. В рамках такой

модели демонстрируется значительное изменение объе-

ма зондирования даже в течение одного периода пуль-

сации [16]. Однако оценки изменения объема крови в

такой модели говорят о том, что ее использование ведет

к переоценке локальной вариации оптических свойств

биоткани при пульсации. Кроме того, сплошной слой

артериальной крови служит
”
поглощающим“ экраном,

что не согласуется с реальной физиологией процесса.

В работе [17] был представлен альтернативный подход,

в рамках которого пульсация моделировалась путем уве-

личения объема артериальной крови в дерме во время

систолы в два раза по сравнению с диастолой. Поскольку

характерный размер сосудов существенно меньше изме-

рительного объема ФПГ, характерным размером кото-

рого является расстояние источник-детектор [20], рав-

номерное распределение изменения содержания крови

по кровенаполненным слоям выглядит наиболее предпо-

чтительным подходом при системном анализе. Следует

отметить, что вопрос системного анализа формирования

сигналов для уточненной модели биоткани при разра-

ботке оптических систем носимых устройств, исполь-

зующих несколько длин волн зондирования, остается

открытым. В настоящей работе проведен анализ форми-

рования сигналов в оптической системе, реализующей

принципы ФПГ и пульсоксиметрии в отражательной

геометрии с анализом глубины зондирования, относи-

тельного изменения сигналов и вида калибровочной

кривой для пульсоксиметрии при различных расстояни-

ях источник-детектор с целью выработки рекомендаций

по выбору таких расстояний при разработке носимых

устройств. В качестве базовой модели выбраны ткани

пальца человека по аналогии с работой [17], однако в

отличие от этой работы учитывается наличие кровенос-

ных сосудов и в гиподерме, в которой анатомически

находятся артерии пальцев.

Материалы и методы

В настоящей работе ранее разработанная нами реа-

лизация алгоритма Монте-Карло для расчёта спектров

отражения в оптической диффузной спектроскопии [21]
была адаптирована для моделирования регистрируемого

сигнала фотоплетизмограммы для различных длин волн

зондирования. Реализация была ранее верифицирована

путем сравнения с различными аналитическими моделя-

ми [22–24]. Преимуществом данной реализации является

возможность расчета распределений глубин зондирова-

ния в зависимости от расстояния между источником и

детектором.

Предложенная модель позволяет рассчитывать сиг-

налы, регистрируемые оптической системой носимого

устройства в конфигурации
”
на отражение“ для различ-

ных значений расстояний источник-детектор. Параметры

источника и детектора выбраны на основе типичных

параметров оптических систем носимых устройств [14].
Рассматривалась конфигурация с одним источником,

излучающим на одной из трех возможных длин волн

(518, 667 или 941 nm), и одним детектором. Размер

источника составлял 1mm, излучение считалось колли-

мированным. Ширина детектора составляла 1mm, чис-

ловая апертура детектора выбиралась равной NA = 0.85.

Число фотонов, использованных при моделировании,

составляло 1011 для длины волны 518 nm и 5 · 1010

для длин волн 667 и 941 nm. Для ускорения счета

в системе реализован подход кольцевых детекторов,

использующий предположение об осевой симметрии

рассматриваемой задачи, что позволяет существенно
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Source
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Ring detector

r

Рис. 1. Схема геометрии конфигурации источника (S) и

детекторов (D), применяемая в моделировании Монте-Карло.

Система измерения расположена на ладонной стороне пальца.

уменьшить уровень статистического шума при модели-

ровании [22]. Расстояние r между центрами источника и

детектора варьировало от 1 до 9.5mm с шагом 0.5mm.

Интенсивность сигнала I(r), усредненная по площади

реального детектора, высчитывалась из мощности, ре-

гистрируемой кольцевым детектором, путем деления на

площадь кольца со средним радиусом r , равным задан-

ному расстоянию источник-детектор. Схема конфигура-

ции источника и кольцевого детектора с варьируемым

значением расстояния между ними проиллюстрирована

на рис. 1. Помимо интенсивности принимаемого сиг-

нала в модели также рассчитывались карты плотности

фотонных траекторий и распределение фотонов P(z , r)
по максимальным глубинам z , достигнутым в среде, для

различных расстояний источник-детектор r [21].
Численное моделирование выполнялось в приближе-

нии плоскослоистой структуры объекта, характеристи-

ки слоев которого соответствовали морфологическим

структурам пальца человека, а их оптические свойства

на требуемых длинах волн были определены на осно-

вании данных научной литературы. Реалистичная и ис-

пользуемая при моделировании упрощённая морфология

человеческого пальца представлены соответственно на

рис. 2, a и b, тогда как в табл. 1 приведены усредненные

толщины слоёв биоткани, задаваемые в численной мо-

дели пальца. Общая толщина пальца, рассматриваемая

в моделировании, составляла 16mm и соответствова-

ла измеренному у добровольцев (из исследовательской

группы) характерному размеру проксимальной фаланги

женского пальца без прижима или мужского пальца

с прижимом. Размер среды в ортогональных направ-

лениях составлял 100mm для соответствия условию

полубесконечного слоя. В модели учтено, что ладонная

сторона, на которой расположены источники и детектор,

характеризуется более толстым роговым слоем, чем

тыльная сторона.

В настоящем исследовании мы отказались от кон-

цепции артериального слоя, которая использовалась в

предыдущих аналогичных моделированиях [16]. Подход,

Таблица 1. Характерные толщины слоев в задаче распро-

странения излучения в тканях проксимальной фаланги пальца

человека

Слои Толщина, mm

Роговой слой+ эпидермис 0.2/0.1

(ладонная/тыльная сторона)
Дерма (ладонная/тыльная сторона) 1/1

Гиподерма (ладонная/тыльная сторона) 4.7/1

Сухожилие (ладонная/тыльная сторона) 3/1

Кость 4

Всего 16

использованный в настоящей работе, схож с применен-

ным в [17], однако ключевое различие заключается в

том, что мы не рассматриваем верхнее и нижнее спле-

тения как отдельные кровеносные слои, а считаем, что

кровь равномерно распределена в дерме. Данное предпо-

ложение основано на нашем предыдущем исследовании,

в котором с помощью оптоакустического метода было

показано, что четкое проявление отдельных сплетений

наблюдается только у добровольцев старше 50 лет, при-

чем различие в содержании крови между сплетениями и

промежутком между ними составляет менее 40% [25].
Кроме того, мы предполагаем, что слой гиподермы,

лежащий глубже слоя дермы и образованный соедини-

тельной и жировой тканями, также обладает ненулевым

содержанием крови, поскольку, согласно морфологии, в

нем расположены основные артерии, идущие вдоль всего

пальца (рис. 2, a). В нашей упрощенной геометрии мы

не выделяем артерии как отдельные структуры, заменяя

их равномерным распределением крови по всему слою

гиподермы. Такое упрощение вполне соответствует тому

факту, что при измерении регистрируется усредненный

по измерительному объему вклад от крови, сосредото-

ченной в артериях.

Оптические свойства всех выбранных слоев на трех

длинах волн излучения источников приведены в табл. 2

со ссылками на опубликованные научные работы, из

которых они были взяты. В соответствии с морфоло-

гическими данными дерма и гиподерма были выбраны

как слои, содержащие кровь; параметры пульсового

изменения крови в этих слоях задавались отдельно.

Возможное наличие крови в остальных структурах было

несущественным и описывалось их базовыми оптически-

ми свойствами. В модели различаются оптические свой-

ства поверхностного слоя
”
роговой слой+ эпидермис“

для ладонной и тыльной сторон, поскольку эпидермис

ладони относится к так называемой толстой коже и

содержит меньшее количество меланина, чем эпидермис

тыльной стороны, который относится к тонкой коже.

Для описания динамики кровенаполнения вводились

следующие характеристики:

– Cdia — фоновое кровенаполнение дермы в диастоли-

ческой фазе, определяемое как объемная доля крови в

Оптика и спектроскопия, 2025, том 133, вып. 12
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Рис. 2. Схема сечения пальца (а), девятислойная плоскослоистая модель пальца, используемая при моделировании (b).

Таблица 2. Оптические свойства различных слоев биоткани

Слой Параметр Длина волны Ссылки

518 nm 667 nm 941 nm

Роговой слой+ эпидермис µa , mm−1 0.5/0.6 0.2/0.3 0.06/0.1 [16,26,27]
(ладонная/тыльная сторона) µs , mm−1 28/35 22/25 18/20 [16]

g 0.77 0.81 0.89 [16]
n 1.4 1.4 1.4 [28,29]

Дерма обескровленная µa , mm−1 0.1 0.07 0.05 [27,30]

µs , mm−1 20 15 10 [16]
g 0.78 0.82 0.89 [16]
n 1.4 1.4 1.4 [29]

Гиподерма обескровленная µa , mm−1 0.2 0.1 0.06 [26]

(жировая и соединительная ткани) µs , mm−1 6 5.6 5 [16]
g 0.8 0.85 0.9 [16]
n 1.4 1.4 1.4 [29]

Сухожилие µa , mm−1 0.14 0.07 0.05 [29,31]
µs , mm−1 16 12 9 [29]
g 0.86 0.86 0.86 [32]
n 1.45 1.45 1.45 [28,29]

Кость µa , mm−1 0.1 0.06 0.03 [29,31]

µs , mm−1 18 16 14 [29]
g 0.86 0.86 0.86 [32]
n 1.5 1.5 1.5 [28,29]

заданной ткани; данная величина оценивается как сред-

нее кровенаполнение периферических тканей человека;

– StOdia — фоновая сатурация периферических тканей

в диастолической фазе;

– 1 — доля добавочного кровенаполнения в систо-

лической фазе, описывающая относительную прибавку

к объемной доле крови в момент прохождения пика

пульсовой волны кровяного давления;

– StOsys — сатурация артериальной крови в систоли-

ческой фазе пульсовой волны;

– µa,HbO — показатель поглощения полностью оксиге-

нированной крови;

µa,Hb — показатель поглощения полностью деокси-

генированной крови.

Данные параметры определяют изменение показателей

поглощения в дерме и гиподерме относительно значе-

ний, указанных в табл. 2 и обозначаемых далее как µ
(0)
a,D

и µ
(0)
a,Sub соответственно.

Показатель поглощения дермы в диастолической фазе

µ
(dia)
a,D :

µ
(dia)
a,D = µ

(0)
a,D + Cdia

(

StOdiaµa,HbO

+ (1− StOdia)µa,Hb

)

. (1)

Показатель поглощения гиподермы в диастолической

фазе µ
(dia)
a,Sub :

µ
(dia)
a,Sub = µ

(0)
a,Sub + 0.5Cdia

(

StOdiaµa,HbO

+ (1− StOdia)µa,Hb

)

. (2)
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Таблица 3. Значения некоторых параметров динамики крови

для различных длин волн

StOsys 1 Cdia StOdia µa,HbO, mm−1 µa,Hb, mm−1

518 nm/667 nm/941 nm

0.8÷1 0.25 0.02 StOsys−0.1 12.61/0.16/0.66 16.74/1.58/0.37

Пиковый показатель поглощения дермы в систоличе-

ской фазе µ
(sys)
a,D :

µ
(sys)
a,D = µ

(dia)
a,D + 1 ·Cdia

(

StOsysµa,HbO

+ (1− StOsys)µa,Hb

)

. (3)

Пиковый показатель поглощения гиподермы в систо-

лической фазе µ
(sys)
a,Sub :

µ
(sys)
a,Sub = µ

(dia)
a,Sub + 0.51 ·Csys

(

StOsysµa,HbO

+ (1− StOsys)µa,Hb

)

. (4)

В табл. 3 приведены используемые при расчетах зна-

чения введенных параметров, соотношения между ними,

а также коэффициенты поглощения оксигенированной и

деоксигенированной крови на соответствующих длинах

волн, взятые из [33]. В табл. 4 показаны значения

коэффициентов поглощения в кровенаполняемых дерме

и гиподерме в диастолической и систолической фазах

для заданной пиковой сатурации StOsys = 0.98, а также

значения эффективного коэффициента ослабления диф-

фузного света µef =
√

3µa(µa + µs(1− g)) для основных

морфологических слоев. Именно этот параметр опре-

деляет характер зависимости интенсивности сигнала от

расстояния между источником и детектором. Из табл. 4

видно, что наиболее заметное изменение коэффициента

поглощения между диастолической и систолической фа-

зами происходит на длине волны 518 nm — примерно

на 20% в дерме и на 10% в гиподерме, а самое

слабое — на длине волны 667 nm — в пределах 1−1.5%.

Относительное изменение эффективного коэффициента

ослабления между фазами примерно вдвое меньше,

чем относительное изменение коэффициента поглоще-

ния.

При исследовании характера зависимости сигнала

обратного рассеяния от параметров результаты чис-

ленного моделирования сопоставлялись с аналитиче-

скими нормированными зависимостями интенсивности

I theory(r) сигнала обратного рассеяния от расстояния в

однородном полубесконечном слое биоткани на разных

длинах волн, для чего использована следующая модель

интенсивности сигнала обратного рассеяния для источ-
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Рис. 3. Зависимость интенсивности I(r) сигнала обратного

рассеяния в диастолической фазе от расстояния источник-

детектор r на трех длинах волн зондирования для источника

единичной мощности. Цветным штрихом показаны аналитиче-

ски рассчитанные асимптотики I theory(r) для полубесконечно-

го слоя дермы (I theory D, циановый) и гиподермы (I theory HD,
желтый). Черным штрихом указана оценка нижнего преде-

ла чувствительности детектора Imin = 10−7 . Синим штрихом

указана оценка верхнего предела динамического диапазона

фотодетектора, соответствующая Imax = 10−3 .

ника единичной мощности [34]:

I theory(r) =
lt

4π

[

(

µef +
1

√

r2 + l2t

)

exp(−µef
√

r2 + l2t )

r2 + l2t

+
7

3

(

µef +
1

√

r2 + (7lt/3)2

)

exp(−µef
√

r2 + (7lt/3)2)

r2 + (7lt/3)2

]

,

(5)
где lt = µa + µs(1− g) — транспортная длина.

Результаты и обсуждение

Интенсивность обратного рассеяния в

зависимости от расстояния источник-детектор

На рис. 3 представлены зависимости интенсивности

I(r) сигнала обратного рассеяния в диастолической фазе

от расстояния r между центрами неточечных источника

и детектора для трех рассматриваемых длин волн: I518(r)
для λ = 518 nm, I667(r) для λ = 667 nm и I941(r) для

λ = 941 nm. Зависимости нормированы на мощность ис-

точника. Видно, что в рассматриваемом диапазоне значе-

ний r происходит изменение скорости спадания сигнала

с расстоянием. Это обусловлено слоистой структурой

биоткани, где слой дермы обладает большим коэффи-

циентом диффузного ослабления по сравнению с ниже

расположенной гиподермой. В подтверждение данного

факта были построены аналитические нормированные
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Таблица 4. Значения коэффициентов поглощения дермы и гиподермы для сатурации StO2 = 0.98 и эффективных коэффициентов

ослабления слоев пальца для различных длин волн

Параметр Слой λ = 518 nm λ = 667 nm λ = 941 nm

Коэффициент поглощения, mm−1 Дерма µ
(dia)
a,D /µ

(sys)
a,D 0.36/0.42 0.077/0.078 0.062/0.065

Гиподерма µ
(dia)
a,sub/µ

(dia)
a,sub 0.33/0.36 0.103/0.104 0.066/0.068

Эффективный коэффициент Дерма µ
(dia)
ef,D /µ

(sys)
ef,D 2.27/2.48 0.800/0.805 0.465/0.478

ослабления, mm−1 Гиподерма µ
(dia)
ef,sub/µ

(sys)
ef,sub 1.23/1.30 0.541/0.542 0.335/0.339

Сухожилие µef,tendon 1.00 0.61 0.44

Кость µef,bone 0.87 0.64 0.42

зависимости интенсивности I theory(r) сигнала обратно-

го рассеяния от расстояния в полубесконечном слое

дермы и гиподермы, для чего использована модель,

описываемая соотношением (5). Изменение наклона

происходит на расстояниях 3.5−4mm, и можно пред-

положить, что на указанных расстояниях r измеритель-

ный объем переходит из области дермы в гиподерму.

С дальнейшим увеличением r существенного изменения

наклона зависимостей I(r) не происходит, что может

быть обусловлено двумя факторами: незначительным

изменением эффективного коэффициента ослабления в

более глубоких слоях или несущественным смещением

измерительного объема вглубь из области гиподермы

при увеличении r . Детальное исследование расположе-

ния области чувствительности при различных r будет

дано ниже.

Заметное различие в эффективном показателе ослаб-

ления на трех длинах волн как для дермы, так и для

гиподермы (табл. 4) приводит к тому, что спадание

интенсивности обратного рассеяния в исследуемом диа-

пазоне значений r составляет 3 порядка для λ = 941 nm,

4 порядка для λ = 667 nm и 9 порядков для λ = 518 nm.

Это спадание особенно критично для λ = 518 nm, что

накладывает условия на выбор расстояния источник-

детектор. Из-за невысокого среднего уровня сигнала

I518(r) основной вклад в помехи вносит темновой шум

фотодетектора. Типичная мощность источника для но-

симого устройства составляет порядка 10−15mW, то-

гда как минимальная интенсивность, обеспечивающая

десятикратное превосходство полезного сигнала над

уровнем темного фототока, может быть оценена как

0.1µW/cm2 [14]. Таким образом, для нормированной на

мощность источника интенсивности в единицах 1/mm2

уровень минимального полезного сигнала составляет

Imin = 10−7 и представлен на рис. 3 в виде черной

штриховой линии, ниже которой сигнал считается не

удовлетворяющим требованиям успешного измерения.

Другая характеристика фотодетектора — величина его

динамического диапазона — может накладывать огра-

ничения на минимальное расстояние источник-детектор.

Для фотодетектора c параметрами из [14] максималь-

ный уровень нормированной на мощность источника

интенсивности в единицах 1/mm2 может быть оценен

как Imax = 10−3 и представлен на рис. 3 в виде си-

ней штриховой линии. Таким образом, можно считать,

что расстояние источник-детектор для λ = 518 nm не

должно превышать r518,max = 5mm, тогда как для длин

волн 941 и 667 nm, используемых для измерения са-

турации артериальной крови, темновой шум не явля-

ется ограничением максимальных расстояний источник-

детектор. С другой стороны, минимальное расстояние r ,

определяемое динамическим диапазоном детектора, мо-

жет быть оценено как r518,min = 1.8mm для λ = 518 nm,

r667,min = 2.5mm для λ = 667 nm и r941,min = 3.5mm для

λ = 941 nm. Это ограничение может быть преодолено

понижением мощности источника.

Анализ измерительного объема

Как было показано ранее в ряде работ [17], глубина
зондирования зависит от расстояния источник-детектор,

причем выбор этого параметра является эффективным

средством управления измерительным объемом. Как

известно, в случае конфигурации на отражение из-

мерительный объем представляет собой банановидные

(banana-shape) области. Типичный вид таких областей

для рассматриваемых длин волн представлен на рис. 4

и демонстрирует увеличение глубины зондирования с

расстоянием источник-детектор. Карты представлены в

логарифмической шкале и нормированы на максималь-

ное значение плотности траекторий.

Карты распределения траекторий дают возможность

качественно проанализировать, какие области биоткани

попадают в измерительный объем для разных длин волн.

Для λ = 518 nm заглубление измерительного объема

с ростом значений r происходит более медленными

темпами по сравнению с λ = 667 nm и λ = 941 nm, и

для r > 8mm положение измерительных объемов на

трех длинах волн заметно различается. Вместе с тем

области чувствительности остаются в пределах кровена-

полненных слоев — дермы и гиподермы, что позволяет

упрощать детализацию при описании влияния более

глубоких слоев биоткани на формирование сигнала

диффузного отражения.

Для численной характеризации положения измери-

тельного объема были построены зависимости глубины

зондирования zmax (рис. 5). Эта величина рассчитана как
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Рис. 4. Типичные карты траекторий фотонов (в логарифмической шкале) для трех длин волн и характерных расстояний источник-

детектор r = 2, 5 и 8mm. Белые прямые соответствуют границам слоев в соответствии с табл. 1.

среднее от распределения фотонов P(z , r), пришедших

на определенный детектор на расстоянии r , по макси-

мальным глубинам, достигнутым в среде [21]:

zmax(r) =

∫

P(z , r)z dz/

∫

P(z , r)dz . (6)

Как и карты траекторий, зависимости zmax(r) демон-

стрируют, что основной вклад в формирование сиг-

нала при релевантных расстояниях источник-детектор

вносят дермальный и гиподермальный слои со сто-

роны ладони. Сигнал от фотонов, достигающих сло-

ев на тыльной стороне, незначителен по сравнению

с сигналом, обратно рассеянным от указанных сло-

ев ладонной стороны. Для длин волн 667 и 941 nm

переход глубины зондирования из слоя дермы в ги-

подерму происходит при r = 2mm, тогда как для

518 nm этот переход происходит для r = 3mm. На-

чиная с r = 5mm, наблюдается возрастающее откло-

нение кривых zmax(r) для различных длин волн друг

от друга, причем наиболее сильно это отклонение

выражено для λ = 518 nm. Данный факт иллюстрирует

взаимное смещение измерительных объемов, что может

затруднять интерпретацию данных, получаемых на боль-

ших r .

Анализ характеристик пульсовой волны

Прохождение пульсовой волны сопровождается вари-

ациями интенсивности сигнала диффузного отражения

1I(r) из-за повышения показателя поглощения в ре-

зультате возрастания объема крови в периферических

тканях. Регистрируемая при этом фотоплетизмограмма

используется для определения как частоты сердечного

ритма (обычно с использованием длин волн зелено-

го диапазона), так и оценки сатурации артериальной

крови кислородом, причем для определения последней

традиционно используется калибровочная зависимость,

которая строится в предположении, что сатурация ли-

нейно зависит от отношения относительных изменений

сигналов на длинах волн 667 и 941 nm при пульсации.

Величина относительного изменения сигнала фотопле-

тизмограммы, δI(r) = |1I(r)|/I(r), зависит от выбора

расстояния источник-детектор, и важным критерием

выбора является независимость производных характери-

стик от этого параметра.

Зависимости относительного изменения сигналов

δI(r) на трех длинах волн от расстояния источник-

детектор, полученные в результате Монте-Карло моде-

лирования, представлены на рис. 6. Наиболее низкий

уровень δI(r) продемонстрирован для длины волны

667 nm, что связано с меньшей относительной разницей

(δµa,D = µ
(sys)
a,D /µ

(dia)
a,D − 1) в систолическом и диастоличе-

ском поглощении на данной длине волны по сравнению

с 941 и 518 nm (табл. 4). Амплитуда пульсовой волны

на 518 nm существенно выше, чем на двух других

длинах волн и для больших значений r величина δI518
стремится к 1. Зависимость δI518(r) характеризуется

изменением наклона вблизи r = 4mm. Этот эффект, в

частности, связан с меньшим относительным пульсовым

изменением поглощения в гиподерме, куда смещается

измерительный объем для r > 4mm, по сравнению с

дермой. Для длин волн 667 nm и 941 nm величины

относительного изменения поглощения в дерме и ги-

подерме близки, и существенного изменения накло-
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Рис. 5. Зависимость глубины зондирования zmax от расстояния

источник-детектор для трех длин волн зондирования.

на у зависимостей δI667(r) и δI941(r) не наблюдает-

ся.

Возрастание δI518(r) в сочетании с ограничением

среднего уровня сигнала I518(r) из-за шумов приемника

позволяет определить оптимальный интервал расстоя-

ний источник-детектор в случае, когда требуется изме-

рить только пульсовую волну. В диапазоне r = 3−5mm

пульсовая волна обладает как высокой амплитудой,

так и достаточным средним уровнем сигнала. Следует

отметить, что большие значения амплитуды пульсовой

волны обусловлены тем фактом, что в модели рас-

смотрено предельное изменение объема артериальной

крови при пульсации, что фактически соответствует

максимально возможному регистрируемому изменению,

и в обычных условиях эта величина будет существенно

меньше.

Анализ зависимости калибровочной кривой

сатурации от расстояния источник-детектор

Для оценки сатурации артериальной крови традици-

онно используется пара длин волн из красного и ИК

диапазонов, где поглощение окси- и дезоксигемоглобина

существенно различается. Количественное определение

сатурации производится из соотношения относительных

изменений сигналов на двух длинах волн R = δI667/δI941
с помощью эмпирически или численно полученной ка-

либровочной кривой [17,35]. Зависимость величины R

от расстояния источник-детектор представлена на рис. 7

для различных значений сатурации артериальной крови

из физиологического диапазона. Из представленной за-

висимости можно видеть, что ни для одного значения

сатурации эта величина не является инвариантной отно-

сительно расстояния источник-детектор.

Полученные результаты позволяют предположить, что

калибровочная кривая для пульс-оксиметрии в отража-

Рис. 6. Относительное изменение сигнала при пульсации δI(r)
в зависимости от расстояния источник-детектор r на трех

длинах волн зондирования.
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Рис. 7. Зависимость величины R = δI667/δI941 от расстояния

источник-детектор для различных сатураций артериальной

крови из физиологического диапазона.

тельной геометрии также может зависеть от выбранного

расстояния источник-детектор, и использование извест-

ных калибровочных кривых без привязки к конкретной

конфигурации системы может приводить к погрешно-

стям в определении сатурации.

С целью выявления зависимости параметров калиб-

ровочной кривой от расстояния источник-детектор со-

отношение между сатурацией артериальной крови StO2

и величиной R = δI667/δI941 было аппроксимировано

линейной функцией с коэффициентами a и b, опреде-

ляемыми для каждого значения r [35]:

StO2 = a(r)R + b(r). (7)

Зависимость параметров a и b от расстояния

источник-детектор представлена на рис. 8. Из этого
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Рис. 8. Зависимость коэффициентов линейной аппроксима-

ции a и b калибровочной кривой (6) в отражательной геомет-

рии от расстояния источник-детектор.

рисунка можно видеть, что параметр b практически

не зависит от r , тогда как параметр a , отвечающий

за наклон калибровочной кривой, значимо меняется

с расстоянием. Изменение a(r) наиболее существенно

в интервале r = 1−3.5mm, тогда как для r > 3.5mm

эта зависимость слабая, однако все равно необходимо

отметить нисходящий тренд. В этой связи выбор рас-

стояния r > 3.5mm является более предпочтительным

для осуществления пульс-оксиметрии c использованием

длин волн красного и инфракрасного диапазонов, что

согласуется с оценкой минимальных расстояний r667,min

и r941,min, обусловленных верхней границей динамиче-

ского диапазона детектора.

При сопоставлении абсолютных значений коэффици-

ента b со значениями, используемыми ранее в калиб-

ровочных кривых, можно видеть, что он практически

совпадает для результатов, полученных в настоящей ра-

боте, и результатов, полученных ранее в работах [17,35].
Что касается коэффициента a , то в работе [17] было

показано, что значение этого коэффициента при исполь-

зовании моделирования Монте-Карло для многослойной

модели получилось ниже, чем в ранее опубликован-

ной калибровочной кривой [35]. Параметры a и b из

цитируемых работ показаны на рис. 8 пунктирными

линиями. Значения коэффициента a , полученные в на-

стоящей работе, согласуются со значением, полученным

в работе [17], и отличаются от него для расстояний

источник-детектор, превышающих 2.5mm, не более, чем

на 10%.

Заключение

В настоящей работе проведено системное исследо-

вание формирования сигналов фотоплетизмографии и

пульс-оксиметрии в отражательной оптической системе

носимого устройства с тремя длинами волн зонди-

рования, находящимися в зеленом (518 nm), красном

(667 nm) и ближнем ИК (941 nm) диапазонах. Исследо-

вание проведено с помощью численного моделирования

регистрируемых сигналов обратного рассеяния методом

Монте-Карло, что позволило проанализировать зависи-

мость характерной глубины зондирования от расстояния

источник-детектор (r) и сопоставить ее с границами

морфологических слоев ткани — эпидермиса, дермы и

гиподермы. В частности, было показано, что для длин

волн 667 и 941 nm переход глубины зондирования из

слоя дермы в гиподерму происходит при r = 2mm,

тогда как для 518 nm этот переход происходит для

r = 3mm. Исследование интенсивности зарегистриро-

ванного сигнала в зависимости от r также показало,

что в заданном диапазоне значений r на формирова-

ние сигнала основное влияние оказывают слои дермы

и гиподермы, что было подтверждено аналитическими

асимптотиками интенсивности сигнала как функции r

в однородном слое с параметрами дермы и гиподермы

соответственно.

Анализ относительного изменения сигналов в систо-

лической и диастолической фазах показал монотонное

возрастание относительного изменения с ростом r , что

говорит о высоком потенциале сравнительно больших

расстояний источник-детектор при достаточной чувстви-

тельности детектора. Сопоставление полученных ре-

зультатов с техническими характеристиками доступных

коммерческих чипов для фотоплетизмографии показало,

что можно ожидать достаточную чувствительность де-

тектора для длин волн красного и ИК диапазонов прак-

тически во всем диапазоне рассмотренных расстояний,

тогда как для длины волны зеленого спектра предельные

расстояния ограничены из-за темновых шумов величи-

ной 5−6mm.

Актуальным вопросом является проблема зависимо-

сти калибровочной кривой в пульс-оксиметрии от кон-

фигурации оптической системы в отражательной гео-

метрии. В рамках исследования была показана зависи-

мость величины R = δI667/δI941 от расстояния источник-

детектор, что указывает на необходимость индивидуаль-

ной калибровки для заданной конфигурации носимых

устройств и на возможную погрешность при использо-

вании универсальных калибровочных формул. Аппрок-

симация зависимости величины R от сатурации артери-

альной крови линейной функцией показала, что коэф-

фициент b, отвечающий за постоянную часть, практи-

чески инвариантен относительно расстояния источник-

детектор, тогда как коэффициент a , отвечающий за

наклон прямой, демонстрирует существенную зависи-

мость от r . Наиболее существенной эта зависимость

оказывается в интервале расстояний r менее 3.5mm,

что говорит о необходимости выбора больших рас-

стояний источник-детектор для обеспечения универ-

сальности калибровочной кривой, даже если мощность

источника обеспечивает уровень сигнала в пределах
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динамического диапазона детектора и для расстояний

меньше 3.5mm.

Обсуждая зависимость полученных результатов от

индивидуальных параметров, которые могут варьиро-

вать для разных людей, следует отметить следующее.

В рассматриваемой локализации наиболее вариативной

является толщина эпидермиса, включающая также тол-

щину рогового слоя толстой кожи. Однако этот слой

не является кровенаполненным и может рассматри-

ваться как ослабляющий фильтр для регистрируемого

сигнала [24]. Таким образом, вариация этого параметра

никак не повлияет на относительные величины, которые

являются основным предметом изучения настоящей ра-

боты. Изменение толщины слоя дермы, очевидно, может

сказываться на отношении вкладов дермы и гиподермы

в регистрируемый сигнал и повлиять на характерное

расстояние источник-детектор, когда вклад от гиподер-

мы начинает доминировать над вкладом от дермы при

формировании сигнала и которое в настоящей модели

соответствует величине порядка 4mm.

Таким образом, численное моделирование Монте-

Карло сигналов обратного рассеяния позволило опре-

делить существенные для формирования сигнала мор-

фологические слои неоднородной биоткани, а также

сформулировать ряд рекомендаций по выбору расстоя-

ния источник-детектор в оптической системе носимых

устройств.
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