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Формування та інформативний зміст фотоплетизмографічного сигналу в 

умовах контрольованої зовнішньої компресії 

 
Теоретично досліджується фізична природа та кількісні характеристики фотоп-

летизмографічного (ФПГ) сигналу в умовах зовнішньої компресії досліджуваної ділянки 

тканини. Виявлено залежності сталої та змінної складових ФПГ сигналу від прикладе-

ного тиску, що мають максимуми при деяких значеннях компресії. Фізична модель про-

цесу формування ФПГ сигналу враховує оптичні та механічні властивості біологічних 

тканин. Модель заснована на розгляді дифузного поширення світла у двокомпонентно-

му розсіюючому середовищі (кров + навколишні тканини) за допомогою двострумової 

теорії Кубелки – Мунка; при цьому кількість крові в тканинах визначається умовами 

механічної рівноваги та законами деформації тканин. 

Показано, що розвинена модель правильно описує якісні особливості ФПГ сигналу, 

а процедура найкращого узгодження теоретичних та експериментальних кривих до-

зволяє в реальному часі визначити кількісні характеристики периферійного кровообігу 

(середнє значення та амплітуда коливань тиску крові в прекапілярах, концентрація 

еритроцитів, середній ступінь оксигенації крові стінок судин і т.д.). Розроблені спосо-

би визначення параметрів кровообігу можуть бути покладені в основу недорогих та 

ефективних експресних методик дослідження та медичної діагностики, особливо ко-

рисних під час масових обстежень або в екологічному моніторингу. 

Ключові слова: біологічні тканини, розсіювання світла, зовнішня компресія, кро-

вонаповнення тканин, фотомеханічні ефекти  

 
 

Вступ. Якщо освітити ділянку покривної тканини живого організму, певна 
частина падаючої енергії буде відбита або розсіяна у зворотному напрямку. 
Якщо світло монохроматичне і належить до червоного або ближнього ІЧ діапа-
зону, то величина цієї частини вирішальним чином залежить від кількості та 
складу крові в прилеглих тканинах. Вимірюючи відповідний сигнал, можна 
отримати багато корисної інформації як про стан кровообігу, так і про важливі 
властивості приповерхневих тканин. Такий метод дослідження називається фо-
топлетизмографічним (ФПГ). 

Фотоплетизмографія є зручним і точним методом вивчення судинних реф-
лексів, визначення судинного тонусу, об’ємної швидкості кровотоку, 
кров’яного тиску тощо, а отже, динаміки кровонаповнення, м’язової активності 
та багатьох інших параметрів, що характеризують судини різних розмірів у 
будь-якій ділянці шкіри та слизових оболонок [1–4]. До цінних переваг ФПГ 
методик відносяться висока чутливість, мінімальний вплив на об’єкт дослі-
дження, велика завадостійкість і швидкодія, лінійність та багатоканальність 
вимірювань, безпека при експлуатації, а також можливість реалізації за допо-
могою портативних та зручних у користуванні недорогих пристроїв. В умовах 
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пандемії SARS-Covid-19 особливої ваги набувають широкі можливості ФПГ 
для створення дешевих та нескладних методик оперативного визначення наси-
ченості крові киснем, придатних для експресного обстеження функціонального 
стану організму у природних умовах його життєдіяльності. 

В таких умовах завдання дистанційного моніторингу життєво важливих 
показників ускладнюється через незначну амплітуду інформативних складових 
ФПГ сигналу [5–8]. В основу описаного в даній роботі дослідження став вста-
новлений попередніми спостереженнями факт помітного збільшення ФПГ сиг-
налу при використанні фотомеханічних ефектів, зумовлених тиском крові на 
тканини. На жаль, на даний час задовільного уявлення про фотомеханічну дію 
кровотоку не існує. Пов’язано це з необхідністю врахування багатьох факторів 
та складністю аналізованої системи. Коливання об’єму крові, викликані серце-
вими скороченнями, призводять до деформацій тканин і стінок судин, що вна-
слідок сильної нелінійності законів деформації біотканин [9] тягне за собою 
зміну механічних властивостей останніх. Як наслідок, умови рівноваги в систе-
мі “кров + оточуючі тканини” постійно змінюються, і синхронно змінюються 
обсяг крові, ступінь деформації тканин та їх оптичні характеристики. На нашу 
думку, саме такий механізм є головною причиною суттєвих обмежень точності 
відомих методів пульсової оксиметрії та дозиметрії [1–3,10]; з іншого боку, це 
означає, що у ФПГ сигналі міститься значно більше інформації, ніж прийнято 
вважати, і необхідно знайти способи її вилучення та використання. 

З цією метою в роботі аналізується теоретична модель формування ФПГ 
сигналу з урахуванням фотомеханічних ефектів кровонаповнення тканин. В ра-
мках моделі показано, що характер залежності ФПГ сигналу від компресії до-
зволяє визначити додаткові дані щодо периферійного кровообігу та мікроцир-
куляції, зокрема, середній тиск та амплітуду пульсової хвилі (ПХ) у прекапіля-
рах, параметри пружності стінок судин, вміст еритроцитів у крові та ступінь її 
оксигенації. Результати роботи сприятимуть пошукам оптимальної процедури 
обробки ФПГ сигналу, що забезпечує отримання та інтерпретацію необхідної 
фізіологічної та біофізичної інформації, а також створенню рекомендацій щодо 
оптимального використання ФПГ даних. 

 
Опис моделі. Для визначення особливостей поведінки ФПГ сигналу в 

умовах зовнішньої компресії треба виконати аналіз процесів поширення світла 
в багатокомпонентному розсіюючому середовищі зі змінними складом, 
об’ємом і щільністю, при врахуванні вимог механічної сумісності деформацій 
та залежності оптичних властивостей від усіх вищезгаданих факторів. Звичайні 
моделі формування ФПГ сигналу беруть до уваги, як правило, лише один-два 
фактори, наприклад, концентрацію різних клітин крові, і тому не здатні прави-
льно врахувати вплив тиску [8]. В інших випадках (напр., [11]) відзначалась ек-
стремальна дія зовнішнього тиску на проходження світла через біологічне се-
редовище за умови придушення кровотоку, але без повноцінного кількісного 
аналізу. У цьому розділі ставиться мета визначити основні закономірності по-
ширення світла в біологічних об’єктах при механічному впливі на тканини; 
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зважаючи на складність досліджуваної системи, задача аналізується на основі 
простої двопотокової теорії Кубелки-Мунка [12]. 

Для спрощення математичного опису припустімо, що розсіююче біологіч-
не середовище складається з крові та “матриці”, під якою розуміються всі інші 
тканини. З огляду на відому структуру покривних тканин [13], можна вважати, 
що в приповерхневому шарі, який головним чином відповідає за ФПГ сигнал, 
кров міститься в мікроскопічних судинах (наприклад, прекапілярах), які розпо-
ділені в просторі хаотично і досить однорідно. Простір між судинами заповнено 
середовищем-матрицею, фізичні параметри якої можна запозичити з результа-
тів вимірювань, виконаних in vitro. Геометричне уявлення про модель дає рис. 
1. 

Оскільки судини гідравлічно пов’язані з кровоносною системою, внутріш-
ній тиск у них періодично змінюється відповідно до поширення ПХ. Це приз-
водить до періодичної модуляції об’єму крові, причому характеристики моду-
ляції, очевидно, залежать від механічних властивостей обох середовищ та їх 
меж, а також зовнішнього тиску. Кров розглядається як нестислива рідина (гус-
тина є сталою), і її обсяг всередині органу, що розглядається, змінюється тільки 
внаслідок припливу із зовнішньої (по відношенню до органу) системи кровоо-
бігу, яку можна вважати нескінченно великим резервуаром. У той же час сере-
довище-матриця повинно розглядатися як стисливе, але неплинне, так що будь-
яка зміна його обсягу супроводжується відповідною зміною густини, але повна 
кількість розсіювачів залишається сталою. Внутрішній тиск в обох середови-
щах, що виникає внаслідок зовнішньої компресії або ПХ, вважається однорід-
ним та ізотропним. 

 
Оптичний розрахунок. При описі поширення світла можна припустити, 

що висока щільність і хаотичність розподілу судин по об’єму середовища до-
зволяє ігнорувати просторове розділення елементів крові та навколишніх тка-

 
Рис. 1. Включення крові (1) хаотично розподілені у середовищі-матриці (2); p – 
зовнішній тиск, F+ і F−  – світлові потоки, направлені вглиб і, навпаки, до поверх-

ні середовища. 
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нин і вважати, що поглинаючі та розсіювальні центри кожного середовища од-
норідно розподілені по об’єму органу або його досліджуваної частини. Це до-
зволяє використовувати звичайну теорію поширення світла в сильно розсіюю-
чих середовищах з одним лише застереженням, що присутні поглинаючі та роз-
сіювальні центри двох сортів. Звідси випливає, що якщо концентрацію відпові-
дних центрів у середовищі і означити як ni, то їх ефективна концентрація в 
усьому розглядуваному органі дорівнює 

1 2

i
i i

V
N n

V V
=

+
,                                                    (1) 

де iV  – объем і-го середовища ( 1i =  – кров, 2i =  – матриця). 
При аналізі поширення світла в такому середовищі слід мати на увазі, що в 

поверхневому шарі шкіри, наприклад, в епідермісі, значна частина падаючого 
потоку набуває дифузного характеру. Для опису дифузного поширення світла в 
каламутних середовищах зазвичай використовується двопотокова теорія Кубе-
лки – Мунка [12]; природно очікувати, що вона застосовна і для аналізу крово-
вмісних середовищ типу представленого на рис. 1. У рамках зазначеної теорії 
величина коефіцієнта зворотного розсіювання визначається відношенням пря-
мого та зворотного дифузних потоків на зовнішній межі середовища: 

(0)

(0)v

F

F

−

+

ρ =                                                           (2) 

а самі потоки описуються рівняннями 

( ) ,
dF

A S F SF
dz

+
+ −= − + +          ( ) ,

dF
SF A S F

dz

−
+ −= − + +                 (3) 

де A  та S  суть ефективні коефіцієнти поглинання та розсіювання дифузних по-
токів. 

Розв’язання рівнянь (3) з відповідними граничними умовами для напівбез-
кінечного шару (z > 0) дозволяє записати простий вираз для vρ  [14–16] 

21 (1 ) 1v Z Zρ = + − + − ,        
A

Z
S

= ,                                  (4) 

яке, якщо A  і S  відомі, практично розв’язує оптичну частину задачі. На жаль, 
ці величини зазвичай не мають простого зв’язку з мікроскопічними характерис-
тиками середовища або розсіюючих частинок, але можна показати, що якщо 
присутні частинки тільки одного сорту з концентрацією N, приблизний вираз 
цього зв’язку має вигляд [12] 

,S Ns=            ,A Na=                                       (5) 
де 

3
(1 ),

4 ss = σ −µ          2 aa = σ ,                                   (6) 

µ  – середній косинус кута розсіювання, sσ  та aσ  – перерізи розсіювання і пог-
линання одиничної частинки відповідно. У більш загальній ситуації, коли при-
сутні частинки кількох сортів, природно вважати їх внески до A  і S  адитивни-
ми: 
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;i i iS S N s= =∑ ∑           .i i iA A N a= =∑ ∑                      (7) 

Тут індекси нумерують види частинок або, відповідно, розсіюючих сере-
довищ (у нашому випадку 1, 2i = ). Варто підкреслити, що коефіцієнти 2S  и 2A  
– це, по суті, характеристики матричного середовища, які можуть бути визна-
чені незалежно при прямих вимірюваннях in vitro. 

 
Механічний розрахунок. Таким чином, рівняння (4) в комбінації з (6) і (7) 

дає можливість знайти зв’язок розсіяного «назад» світла з найважливішими оп-
тичними параметрами середовища. Подальший аналіз стосується того, як меха-
нічні властивості середовища впливають на цей зв’язок. 

Розглянемо величину Z  з (4), поведінка якої має вирішальне значення. За 
допомогою (7) її можна зобразити в наступній зручній формі: 

1

1 1 2 1 1

1 1 2 2

1
a a A N s

Z
s s S S

−
  

= − − +  
  

.                                         (8) 

Звернімо увагу на доданок одиниці в знаменнику цього виразу. Представ-
ляючи 2S  подібно до (5) та використовуючи (1), можна переписати (8) у вигляді 

1 1 1 1 10 1 1
1

12 1 2 20 2 2
2 2

1 2

,
N s V s V n s

n
VS V V V n s

n s
V V

 
= = ϕ +  

+

 

де 1 10V Vϕ= , а 10V  є певний рівноважний об’єм крови, що відповідає мінімаль-
ному напруженню стінок судин та навколишніх тканин, який для даного біоло-
гічного об’єкта є сталим. 

Внаслідок припущення про нестисливість і завдяки незмінності повного 
числа розсіювачів у середовищі-матриці 2 2( const)V n = , вираз у дужках є сталим 

і дорівнює ( )1 2 0
S S – відношенню параметрів розсіювання крові і тканини при 

1 10V V= . В результаті маємо рівняння 
1

1 1 2 1

1 1 2 2 0

1
a a A S

Z
s s S S

−
    

= − − + ϕ    
     

.                                  (9) 

На перший погляд звідси випливає, що значення Z  і разом з ним значення 

vρ  явно залежить тільки від одного механічного параметра: відносного об’єму 
крові ϕ . Але мусимо взяти до уваги ще один оптико-механічний ефект, харак-
терний для деяких біологічних тканин – можливі варіації перерізу розсіювання, 
спричинені стисканням тканини [17]. Оскільки в нашому випадку середовище-
матриця схильне до цього ефекту, його слід врахувати, ввівши у (9) залежність 

2S  від тиску. З огляду на відносно невелику величину тиску, можна припусти-
ти, що ця залежність має лінійну форму [17] 

2 20(1 )S S Kp= − .                                              (10) 
Нарешті, аби завершити аналіз, потрібно пов’язати зміни ϕ  з варіаціями 

кров’яного тиску bp  (з урахуванням того, що варіації тику виникають в умовах 
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зовнішньої компресії). Для цього зазначимо, що в будь-який момент тиск крові 
у судинах урівноважується спільною дією зовнішнього тиску p  і пружних на-

пружень у стінках судин та тканинах оточення wp : 

b wp p p= + .                                                (11) 

Тут wp  є функцією ϕ  або, що 

те ж саме, об’єму 1V . Вигляд цієї 
функції визначається законом дефо-
рмації судинних стінок. На жаль, 
точна форма цього закону невідома, 
але ми можемо припустити, що його 
графічне зображення подібне до 
графіка на рис. 2, який звичайно за-
стосовується для м’яких тканин 
[18]. 

Для кількісного опису зручно 
апроксимувати криву деформації на 
рис. 2 придатною аналітичною фун-
кцією 1( )wp V . Легко бачити, що ос-
новні властивості цієї функції у 
значущому діапазоні деформацій 
можна описати виразом  

1 10
1

2 10

tanw

V V
p k

k V

 −
=  

 
                                             (12) 

де 1 2,k k  – константи, що підлягають емпіричній підгонці. Крім того, можна 

вважати, що 1 10,V V≥  так що 0wp ≥ . З урахуванням (12), досі не визначений 

зв’язок між ϕ  і bp  можна подати у вигляді 

2
1

1 arctan bp p
k

k

−
ϕ = + .                                       (13) 

Тепер повний вираз для залежності vρ  від кров’яного тиску може бути 
отримано шляхом комбінування рівнянь (4), (8) – (10) та (12). Якщо нас ціка-
вить амплітуда змінної компоненти, слід взяти похідну (9) по bp  поблизу робо-

чої точки, яка відповідає певному початковому стану з 0ϕ=ϕ  при зовнішньому 
тиску p . Остаточно матимемо  

( )
( )

1 1 2
2

2 1 200 0 1 2
2 22 2

0 11 0

2 0

12

1 1
1

1

v

b b b

S a A

S s S Kpd d dZ d k k

dp dZ d dp Kp k p pS

S Kp

 
−  −ρ ρ ϕ ρ  = = − ⋅ ⋅

ϕ −ρ − + −   ϕ
+   −   

.    (14) 

 
Рис. 2. Залежність тиску у м’якій біо-

логічній тканині від її об’єму: суцільна 
лінія – експеримент, тонка штрихова лінія 
– апроксимація (12). 
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Тут 0ρ  – середнє значення коефіцієнту зворотного розсіювання, що відпо-
відає робочій точці. Нарешті, можемо записати загальні вирази для сталої Id та 
змінної Ia складових ФПГ сигналу: 

d vI B=ρ ⋅ ,          v
a b

b

d
I p B

dp

ρ
= ∆ ⋅ ,                                        (15) 

де bp∆  – амплітуда модуляцій кров’яного тиску, викликаних ПХ, а B  – певний 
апаратний коефіцієнт, що враховує потужність падаючого світла і сумарну ефе-
ктивність схеми прийому та обробки розсіяного назад потоку. 

Розглянемо результат (14) докладніше; при цьому ми можемо знехтувати 
слабкою залежністю розсіювання від тиску, що виражається фактором (1 )Kp− , 
запровадженим у рівнянні (10). Права частина (14) складається з трьох множ-
ників, причому останній завжди позитивний. Перший також позитивний завдя-
ки очевидній нерівності 0 1ρ ≤ . Таким чином, знак (14) визначається знаком рі-
зниці  

1 2

1 2

a A

s S
−                                                  (16) 

(точніше, протилежний йому), який може бути легко оцінений за допомогою 
даних, взятих з літератур. При довжині хвилі 665 нм, що є робочою для більшо-
сті портативних ФПГ пристроїв, можна прийняти, що для еритроцитів 

(1 ) 0.28sσ −µ =  мкм2, тоді як aσ  може змінюватись від 0.06 (при 100%-ній окси-
генації крові) до 0.4 мкм2 (у випадку повної дезоксигенації) [11]. Далі з рівнян-
ня (6) знаходимо, що відповідне значення 1 1a s  заключене між 0.57 і 5.0. За тих 
самих умов, якщо середовище-матриця утворене тканинами шкіри, значення 
коефіцієнтів поглинання (~ 2 см–1), розсіювання (~ 244 см–1) і середнього коси-
нуса кута розсіювання (0.81), взяті з [7,19], дають 2 2 0.04A S ≈ . Отже, різниця 

(16) завжди додатна, і тому 0v bd dpρ ≤  у повній згоді з експериментом. 

Тепер звернімось до аналізу поведінки величини v bd dpρ , що пропорцій-

на вимірюваній амплітуді сигналу ПХ. Ясно, що її значення визначається 
останнім членом (14). Легко бачити, що саме в області bp p≤ , де справедливі 

апроксимація (12) та її наслідок (14), v bd dpρ  є зростаючою функцією p , що 

сягає максимума при bp p= . Таким чином, модель прогнозує зростання змінно-
го ФПГ сигналу при накладанні зовнішнього тиску. Це явище можна пояснити 
наочно за допомогою рис. 2. Справді, відповідно до (12), при фіксованому зов-
нішньому тискові p  кожній зміні тиску крові bp  відповідає пропорційна зміна 

напруження стінок судин wp , що веде до відповідної зміни об’єму крові 1V . Йо-
го здатність слідувати за варіаціями кров’яного тиску напряму залежить від ве-
личини 1 wdV dp . В нормальному фізіологичному стані тканини (без зовнішньо-
го стискання) вони зазнають доволі сильних напружень (розтягуючих [18]), і 
початковому стану відповідає, наприклад, робоча точка А на рис. 2, де 1 wdV dp  
має вельми мале абсолютне значення. У відповідності до (10), зовнішній тиск 
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веде до зменшення wp  (середнє значення і область змін bp  визначаються фізіо-
логією), тобто зсуває робочу точку до іншого положення (наприклад, В), де 

1 wdV dp  істотно більше. Тому чутливість ФПГ сигналу до змін кров’яного тис-
ку зростає. 

Сказане справедливо, поки не змінюються знаки деформацій, тобто 1 10V V≥  

і 0wp ≥ . Якщо ця умова порушується, бодай тільки в частині пульсового циклу, 
закон деформації стінок судин уже буде відрізнятись від зображеного на рис. 2. 
Це спричиняє асиметрію залежності v bd dpρ  відносно максимума. Зокрема, 

існує така робоча точка 0w wp p= , що коли 0w wp p< , кров повністю витісняється 

з досліджуваної ділянки тканини, і 1 0V = . Оскільки значення bp  строго обме-

жені певним діапазоном варіацій min maxb b bp p p≤ ≤ , ясно, що коли 

max 0b wp p p= − , об’єм крові 1 0V ≡  на протязі всього циклу ПХ. Подібні мірку-
вання пояснюють можливі відхилення ФПГ сигналу від передбачень теорії (14), 
(15) при сильній компресії. В деякій проміжній області компресій, коли обме-
ження 1 0V =  грає роль тільки на частині ПХ циклу, це виражається у деформа-
ції кривих залежності ФПГ сигналу від зовнішнього тиску. Нарешті, коли 

min 0b wp p p≤ − , закон деформації стінок судин буде досить близький до того, що 
зображений на рис. 2; відповідна апроксимація може бути взята у вигляді (12) з 
(можливо) іншими значеннями підгоночних сталих.  

 
Порівняння з експериментом та визначення параметрів моделі. Якісні 

міркування попереднього розділу знаходять підкріплення в кількісному аналізі, 
що має за мету підібрати найкращі значення параметрів, які містяться у (8) – 
(13). Розрахунки проводились при уже згадуваних умовах 1

2 2 смA −≈  и 
1 1

2 244 (1 0.81) см 46 смS − −≈ ⋅ − ≈ , тоді як решта параметрів підганялись так, щоб 
розходження між кривими, що випливають з формул (4), (9), (14) і (15) з одного 
боку, та експериментальними даними з іншого, були мінімальні.  

Така процедура служить одночасно і для експериментального підтвер-
дження теорії, викладеної в розділах «Оптичний розрахунок» та «Механічний 
розрахунок», і для експериментального визначення важливих параметрів моде-
лі, значення яких a priori достеменно не відомі. Типові результати процедури 
представлені на рис. 3. Криву 1 отримано шляхом «підстроювання» функції 
(14) і правої частини (15) до набору експериментальних даних для змінної 
складової ФПГ сигналу. Криву 2 отримано аналогічно шляхом порівняння ви-
разів (4), (9) і першого рівняння (15) з сталою складовою сигналу. У відповід-
ності до вищесказаного, при розрахунках внесок експериментальних даних на 
ділянці, де залежність змінної складової від компресії зазнає спаду (p > 60 Тор), 
враховується з меншою відносною вагою, ніж внесок точок початкової ділянки. 
В результаті були знайдені такі значення параметрів (округлені до двох знаків): 

1 30k = Тор, 2 0.71k = , 44bp = Тор (що цілком узгоджується з загальноприйня-

тим значенням кров’яного тиску в прекапілярах [20]), 0K = , ( ) 98bp B∆ ⋅ =
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Тор⋅мВ, 10.3B = мВ, 1 1( ) 1.5a s

нормальному стані (тобто без компресії) відношення внесків крові та серед
вища-матриці в сумарне розсіювання тканини становить

1 1S S p

S S k

Отже, 1(0) 7.8S ≈ см–1, звідки, згідно (5) 

центрів розсіювання в крові 
ється з загальноприйнятим значенням концентрації 

 
Діагностичні застосування моделі.

проста модель непогано описує фотомеханічні ефекти, пов’язані з кровонапо
ненням біологічних тканин (б
області великих компресій може б
Більш того, модель може бути в
інформації. 

Наприклад, знайдена в
оцінити середній тиск (~ 44 Тор) 

значення концентрації еритроцит
ризують механічні властивості

більш точним, вираз 
2
1k p p+ −

рення). Крім того, знання 

капілярах. Дійсно, величина 
нації крові, оскільки, згідно (7), вона може бути виражена як 

Рис. 3. Залежність змінної (
складових ФПГ сигналу (15) від зовнішньої компресії. Експериме
тальні точки показані кружками.
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нормальному стані (тобто без компресії) відношення внесків крові та серед
матриці в сумарне розсіювання тканини становить 
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0.17= . 

, звідки, згідно (5) – (7), можна знайти концентрацію 

центрів розсіювання в крові 9
1 3.7 10N = ⋅ см–3, що за порядком величини збіг

ється з загальноприйнятим значенням концентрації еритроцитів [1

Діагностичні застосування моделі. Рис. 3 свідчить, що запропонована 
проста модель непогано описує фотомеханічні ефекти, пов’язані з кровонапо

чних тканин (більш різке спадання експериментальн
й може бути пояснене уже обговореними 

Більш того, модель може бути використана для вилучення цінної діагностичної 

найдена вище сукупність параметрів дозволя
(~ 44 Тор) і амплітуду ПХ в капілярах 

ритроцитів 9
1 3.7 10N = ⋅ см–3, а величин

ні властивості стінок судин та прилеглих ткан
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1 2

22
b

k k

k p p+ −
 являє собою коефіцієнт об’

рення). Крім того, знання 1 1( )a s  дозволяє визначити оксигенацію крові в пр

капілярах. Дійсно, величина 1a  безпосередньо пов’язана з параметрами оксиг
нації крові, оскільки, згідно (7), вона може бути виражена як 

Залежність змінної (червона крива) та сталої (
складових ФПГ сигналу (15) від зовнішньої компресії. Експериме
тальні точки показані кружками. 

. Останнє число означає, що в 

нормальному стані (тобто без компресії) відношення внесків крові та середо-
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(7), можна знайти концентрацію 

, що за порядком величини збіга-
еритроцитів [12]. 

Рис. 3 свідчить, що запропонована 
проста модель непогано описує фотомеханічні ефекти, пов’язані з кровонапов-

кспериментальних кривих в 
е уже обговореними причинами). 

користана для вилучення цінної діагностичної 

озволяє безпосередньо 
лярах ( bp∆ =10 Тор), 

, а величини 1k  і 2k  характе-
тканин (якщо бути 

являє собою коефіцієнт об’ємного розши-
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безпосередньо пов’язана з параметрами оксиге-
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) та сталої (сині криві) 

складових ФПГ сигналу (15) від зовнішньої компресії. Експеримен-
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1 1 1 (1 )o o e oa a x a x= + − , де індекси о і е відносяться до оксигенованих та дезокси-

генованих еритроцитів відповідно; ox  позначає ступінь оксигенації (відношен-
ня числа оксигенованих еритроцитів до повного числа еритроцитів). Оскільки 

1oa  та 1ea  звичайно відомі з літератури, то визначення ox  не становить пробле-
ми. Так, користуючись відомими значеннями поперечних перерізів еритроцитів 
[12], неважко знайти, що, згідно (6), 1 0.28s = мкм2, 1 0.12oa = мкм2, 1 1.04ea =
мкм2, і тоді знайдене в попередньому розділі значення 1 1( ) 1.5a s =  призводить 

до оцінки 1 0.31a = мкм2, яка відповідає ступеню оксигенації 0.80ox = . 
Варто уваги, що поведінка сталої компоненти сигналу, зображена кривою 

2 на рис. 3, є типовою, але не обов’язковою. Іноді спостерігається невелике 
спадання сигналу при великих компресіях, подібне тому, що можна бачити на 
кривій 3 (вона відрізняється від кривої 2 тільки тем, що при її побудові замість 

0K =  було прийнято 0.01K = Тор–1). Такі факти можуть бути інтерпретовані як 
свідоцтво того, що оптичні характеристики розсіювачів у середовищі-матриці, 
як правило, не чутливі до змін зовнішнього тиску (принаймні в межах звичай-
ного діапазону компресій), але в деяких умовах, природа яких поки що не ціл-
ком ясна, вплив зовнішнього тиску проявляється досить чітко. 

 

Висновки. На завершення зазначимо, що незважаючи на успіх описаної 
моделі, слід зважати на очевидні обмеження даного підходу. Не кажучи про до-
бре відомі обмеження двопотокової теорії [12] та геометрію, вельми далеку від 
реальності (див. рис. 1), існують деякі фізіологічні явища, які могли б бути вра-
ховані моделлю, але залишились поки що поза увагою. Наприклад, кожний па-
раметр у рівняннях (8), (9) і (14) вважався сталим на протязі ПХ циклу, хоча 
природно припускати, що ступінь оксигенації змінюється синхронно з bp . За 
необхідності, цей ефект можна включити до розгляду, представивши змінний 
сигнал як суму двох адитивних частин: 1 2a a aI I I= + , перша з яких дається дру-

гим рівнянням (15), а друга має вигляд ( )2 1 1a vI d da a Bρ= ∆ ⋅ . Тоді вищенаведе-

ні міркування стосуються лише першої частини, і для подальшого застосування 
аналізу потрібно заздалегідь розділити “механічний” та “фізіологічний” внески. 
Щоб розв’язати цю задачу, можна використати характерну рису представленої 
моделі, а саме той факт, що в звичайних умовах, коли 0K = , сигнал залежить 
тільки від різності bp p− . Це значить, що для незалежної обробки “механічно-
го” внеску можна застосувати модуляцію зовнішнього тиску. Дійсно, оскільки 
згідно з (14) похідні vρ  по bp  і по p  різняться тільки знаком, модуляція стис-
кання породжує змінний сигнал, амплітуда якого виражається у формі, аналогі-
чній (15), 

( )p vI d dp p Bρ= ∆ ⋅ ( )v bd dp p Bρ= − ∆ ⋅ . 

Але, на відміну від (15), тут множник p∆  є контрольованим і, таким чи-

ном, виникає додатковий незалежний канал отриманні інформації про v bd dpρ . 

Отже, є можливість визначити величину члена 1aI  з даних модуляційних вимі-
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рювань, після чого значення 2aI  може бути знайдено шляхом простих обчис-
лень. В такому випадку можна буде досліджувати динаміку процесів оксигена-
ції крові в прекапілярах. 

Слід зазначити, що обробка ФПГ сигналу за допомогою запропонованої в 
роботі моделі дозволяє визначити такі найважливіші характеристики перифе-
рійного кровообігу та мікроциркуляції, як середній тиск та амплітуду ПХ у 
прекапілярах, параметри пружності стінок судин, вміст еритроцитів у крові та 
ступінь її оксигенації. При цьому, безперервно змінюючи компресію, можна 
визначити всі дані в одному циклі вимірювань, що займає не більше хвилини, і 
з використанням досить простої апаратури. Можливе поєднання ФПГ дослі-
джень із аналізом параметрів серцевого ритму [21], що дає комплексну харак-
теристику функціонального стану як серцево-судинної системи, так і організму 
загалом. Тому результати роботи можуть знайти застосування при створенні 
недорогих експресних діагностичних методик, що особливо важливо при про-
фесійних оглядах та в задачах екологічного моніторингу. 
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Formation and informative content of photoplethysmographic signal under the 

conditions of controllable external compression  

 
SUMMARY 

The physical nature and quantitative characteristics of the photoplethysmographic (PPG) 

signal under conditions of external compression of the studied tissue area are theoretically 

investigated. Dependences of the constant and variable components of the PPG signal on the 

applied pressure are revealed, which have maxima at certain compression values. The physi-

cal model of the PPG signal formation process takes into account the optical and mechanical 

properties of biological tissues. The model is based on the consideration of the diffuse propa-

gation of light in a two-component scattering medium (blood + surrounding tissues) and em-

ploys the Kubelka – Munk two-stream theory; in this case, the amount of blood in the tissues 

is determined by the conditions of mechanical equilibrium and the laws of tissue deformation. 

It is shown that the developed model correctly describes the observed qualitative features of 

the PPG signal, and the condition for the best agreement between theoretical and experi-

mental curves allows real-time determination of the peripheral microcirculation quantitative 

characteristics (mean value and amplitude of the blood pressure fluctuations in 

precapillaries, erythrocyte concentration, average degree of blood oxygenation, the vessel 

walls elasticity, etc.). The developed methods for determining the blood circulation parame-

ters can be used as the basis for inexpensive and effective express methods of research and 

medical diagnostics, which are especially useful in mass surveys or in environmental moni-

toring. 

Keywords: biological tissue, light scattering, external compression, tissue blood-filling, pho-

tomechanical effects 
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Бекшаев А.Я. 

 

Формирование и информативность фотоплетизмографического сигнала в 

условиях контролируемой внешней компрессии 

 
АННОТАЦИЯ 

Теоретически исследуется физическая природа и количественные характеристики 

фотоплетизмографического (ФПГ) сигнала в условиях внешней компрессии исследуе-

мого участка ткани. Выявлены зависимости постоянной и переменной составляющей 

ФПГ сигнала от приложенного давления, имеющие максимумы при некоторых значе-

ниях компрессии. Физическая модель процесса формирования ФПГ сигнала учитывает 

оптические и механические свойства биологических тканей. Модель основана на рас-

смотрении диффузного распространения света в двухкомпонентной рассеивающей 

среде (кровь + окружающие ткани) с помощью двухпотоковой теории Кубелки – Мун-

ка; при этом количество крови в тканях определяется условиями механического рав-

новесия и законами деформации тканей.  

Показано, что развитая модель правильно описывает наблюдаемые качественные 

особенности ФПГ сигнала, а условие наилучшего согласования теоретических и экспе-

риментальных кривых позволяет в реальном времени определить количественные ха-

рактеристики периферийного кровообращения (среднее значение и амплитуда колеба-

ний давления крови в прекапиллярах, концентрация эритроцитов, средняя степень ок-

сигенации крови, упругость стенок сосудов и т.д.). Разработанные способы определе-

ния параметров кровообращения могут быть положены в основу недорогих и эффек-

тивных экспрессных методик исследования и медицинской диагностики, особенно по-

лезных при массовых обследованиях или в экологическом мониторинге.  

Ключевые слова: биологические ткани, рассеяние света, внешняя компрессия, кро-

венаполнение тканей, фотомеханические эффекты  

 


