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Аннотация 

В работе изучается эффект амплитудной модуляции интенсивности обратно рассеянного от 
ткани оптического излучения, вызванный флуктуациями объемного кровенаполнения ткани, приме-
нительно к методу Лазерной Доплеровской Флоуметрии (ЛДФ). Была построена модель доплеров-
ского рассеяния света, учитывающая данный эффект. Показано, что отношение вклада амплитудно-
модулированного сигнала в спектр к вкладу доплеровского сигнала пропорционально квадрату глу-
бины модуляции объемного кровенаполнения ткани. Показано, что амплитудно-модулированный 
сигнал может вносить весомый вклад в выходной перфузионный сигнал, регистрируемый в ЛДФ. 
Построенная в работе модель позволяет моделировать доплеровский сигнал как в присутствии, так и 
в отсутствии эффекта амплитудной модуляции уровня объемного кровенаполнения ткани и для раз-
ных оптических свойств среды распространения излучения. 

 

Введение 

Лазерная доплеровская флоуметрия (ЛДФ) в современной медицине позволяет 

неинвазивно исследовать систему микроциркуляции крови [1]. В ЛДФ регистрируется 

суммарный оптический сигнал, обратно рассеянный как от движущихся эритроцитов крови с 

доплеровским сдвигом частоты, так и от неподвижных неоднородностей внутри биоткани 

(опорный сигнал) на исходной частоте освещающего излучения [2, 3]. Суммируясь на 

фотоприемнике, эти два сигнала образуют низкочастотные биения, регистрация и обработка 

которых позволяют получать важную информацию о потоке крови в микрососудах. Эта ба-

зовая теория основана на феноменологической модели, в которой моменты спектральной 

плотности мощности переменного фототока нулевого и первого порядка, возникающего за 

счет биений, используются для вычисления медико-биологических величин, соответст-

вующих потоку и концентрации эритроцитов. Однако, несмотря на свою 30-летнюю исто-

рию, многие аспекты образования входного сигнала в ЛДФ до сих пор не изучены.  

Базовая модель [3] была построена с большим числом допущений и упрощений, таких 

как малая концентрация эритроцитов в исследуемом диагностическом объеме, изотропное по 

углу освещение сосудов ткани и т.д. Одним из таких грубых допущений является 

стационарная амплитуда опорного пучка, рассеянного на неподвижных неоднородностях 

внутри клеточной биоткани. Но на практике наблюдаются флуктуации мощности обратно 

рассеянного опорного потока, и потока, рассеянного на эритроцитах, поскольку 

биологический объект является живой изменчивой системой и малейшие изменения его 

оптических свойств, например, за счет действия различных ритмических процессов, 

участвующих в механизмах регуляции микрогемодинамики, отражаются на уровне 

регистрируемого сигнала. То есть имеет место амплитудная модуляция интенсивности 
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падающего на фотоприемник светового потока, которая будет передаваться и дальше по 

тракту обработки сигнала и, в конечном счете, будет влиять на определяемое значение 

перфузии [4, 5, 6]. Суммарная амплитуда обратно рассеянного потока сильно и нелинейно 

зависит от уровня кровенаполнения тестируемой ткани, что было показано в работах [7, 8]. В 

[9] было показано, что мощность амплитудно-модулированной компоненты может быть 

одного порядка, а в некоторых случаях даже больше мощности полезного доплеровского 

сигнала, создавая шум во входном сигнале прибора. Это приводит иногда к неверной трак-

товке результатов с медицинской точки зрения, когда единая амплитудная модуляция сиг-

налов в каналах ЛДФ и оптический оксиметрии трактуется как синхронизация ритмов [10]. 

На сегодняшний день в существующих методах и моделях обработки сигнала в ЛДФ данный 

эффект амплитудной модуляции мощности излучения не учитывается [11, 12]. Целью данной 

работы является разработка теоретической модели формирования выходного сигнала ЛДФ, 

учитывающей переменное кровенаполнение ткани и, соответственно, амплитудную модуля-

цию мощности, а также оценка их влияния на амплитудно-частотные параметры регистриру-

емого сигнала в ЛДФ. 

 

Модель доплеровского рассеяния с переменной интенсивностью обратно 

рассеянного потока 

а) Оценка интенсивностей опорного и доплеровского потоков. 

Представим исходное, падающее на ткань оптическое поле E0 в виде (рис. 1): 
tieAtE 0

00 )( ω−= ,       (1) 

где A0 – амплитуда падающего поля, ω0 – его круговая частота, t – время. Запишем рассеян-

ное от неподвижных структур ткани опорное поле ES в виде: 
ti

SS eAtE 0)( ω−= ,      (2) 

где AS – амплитуда опорного поля ES, а обратно рассеянное от ткани и претерпевшее допле-

ровский сдвиг частоты поле Ed как: 
ti

dd
deAtE )( 0)( ω+ω−= ,     (3) 

где Ad – амплитуда обратно рассеянного от движущихся эритроцитов и других форменных 

элементов крови поля, ωd – доплеровский сдвиг частоты. Амплитуда Ad зависит от уровня 

объемного кровенаполнения ткани Сb: Ad = f(Сb), а доплеровский сдвиг частоты ωd зависит 

от скорости эритроцитов V: ωd = f(V). Cb является своеобразным интегральным параметром, 

характеризующим как объем циркулирующей в зоне обследования смешанной крови, так и 
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степень раскрытия поверхностных капилляров [13]. Для целей поставленной задачи он 

рассматривается как относительная фракция крови в ткани (Cb = 0...1 отн. ед.). 

 
Рис. 1. Схематичное изображение оптических полей, рассеянных в ткани от неподвижных и подвиж-

ных структур. 1 – источник лазерного излучения, 2 – фотодетектор. 
 

Таким образом, суммарное обратно рассеянное поле EBS, падающее на поверхность фо-

тодетектора, в любой его точке может быть выражено как: 
ti

d
ti

SdSBS
deAeAtEtEtE )( 00)()()( ω+ω−ω− +=+= .   (4) 

Представим суммарную интенсивность светового потока, падающего на поверхность 

фотодетектора, в виде: 

dSBS III += ,      (5) 

где IS – интенсивность опорного потока, не претерпевшего доплеровский сдвиг, и Id – интен-

сивность потока, рассеянного на движущихся эритроцитах крови и претерпевшего доплеров-

ский сдвиг частоты. Считаем, что интенсивности опорного и доплеровского потоков связаны 

с соответствующими напряженностями оптических полей как [14]: 
22)(~ SSS AtEI = , 22)(~ ddd AtEI = ,    (6) 

откуда: 

SS IA = , dd IA = .     (7) 

Таким образом, для поиска EBS(t) необходима аналитическая оценка интенсивностей 

опорного и доплеровского потоков. Для данной оценки хорошим и простым инструментом 

является модель Кубелки-Мунка, позволяющая определять интенсивности световых потоков 

на границах мутной среды. Воспользуемся модифицированной моделью Кубелки-Мунка [15] 

для нахождения интенсивностей IS и Id. Представим исследуемую биоткань в виде одного 
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полубесконечного слоя мутной среды, наполненной кровью. Запишем коэффициент погло-

щения μa и коэффициент рассеяния μρ (средняя плотность рассеивающих неоднородностей) 

такого слоя в виде сумм [13]: 

                                                        babata Cµ+µ=µ    

bbt Cρρρ µ+µ=µ ,                                                                   (8) 

где μat и μab – коэффициенты поглощения обескровленной ткани и крови, μρt и μρb – средние 

плотности рассеивающих неоднородностей обескровленной ткани и крови соответственно. 

Считаем, что в общем случае объем фракции крови в тестируемой ткани много меньше объ-

ема ткани, поэтому уменьшение объема ткани с ростом Cb не происходит. Запишем выраже-

ние для мощности обратно рассеянного потока для одного слоя полубесконечной мутной 

среды в приближении однократного рассеяния в виде [16]: 

)2exp()1(1
)exp(0

ρ

ρ

µµ
µµ

a

a
BS R

RI
I

−⋅−−

−⋅
=                  (9) 

где R – коэффициент отражения Френеля на границе неоднородностей внутри среды. 

Поскольку Cb <1 и |μa/μρ| ˂˂ 1, то используя (8), можем разложить выражение (9) в ряд Тей-

лора по Cb, ограничившись первыми двумя членами. После всех преобразований получим: 























µ
µ

−
µ

µµ
+=

ρρ

ρ
b

t

ab

t

bat
BS CZYI 21 ,                (10) 

где введены обозначения: 

)2exp()1(1
)exp(0

tat

tat

R
RI

Y
ρ

ρ

µµ
µµ

−⋅−−

−⋅
= , )2exp()1(1

)2exp()1(1

tat

tat

R
R

Z
ρ

ρ

µµ
µµ

−⋅−−

−⋅−+
= .   (11) 

Определим IS как интенсивность суммарного потока при отсутствии рассеяния света на 

эритроцитах, т.е. считая, что эритроциты как рассеиватели не присутствуют в среде: 























µ
µ

−+==µ=
ρ

ρ b
t

ab
bBSS CZYII 1)0( .    (12) 

Id определим как разницу между полным и опорным потоком: 

b
t

bat
SbBSd CYZIII 2)0(

ρ

ρ
ρ µ

µµ
=−≠µ= .      (13) 

Обозначим 
t

ab
S ZK

ρµ
µ

=  и 
2

t

bat
d YZK

ρ

ρ

µ

µµ
=  и перепишем интенсивности IS и Id в виде: 

[ ]bSS CKYI −= 1 ,   bdd CKI = .     (14) 
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Введем в рассмотрение амплитудную модуляцию уровня объемного кровенаполнения 

ткани, вызванную флуктуациями объема крови в ткани за счет различных ритмических про-

цессов в системе микроциркуляции, т.е. запишем: 

))(1()( 0 tfmCtC Cbbb += ,     (15) 

где Cb0 – некое среднее значение объемного кровенаполнения ткани, mCb – глубина модуля-

ции уровня кровенаполнения, f(t) – некая действительная функция изменения уровня крове-

наполнения, имеющая гауссову природу.  

Подставим (15) в (14) и получим временные зависимости потоков IS и Id: 

      ( ) )(1)( 00 tfmCYKCKYtI cbbSbSS −−= ,   

)()( 00 tfmCKCKtI cbbdbdd += .      (16) 

Как видно, потоки IS и Id состоят из некоторой постоянной составляющей интенсивно-

сти и флуктуирующих в соответствии с изменениями объемного кровенаполнения компо-

нент, которые находятся в противофазе. При этом амплитуда модуляции интенсивности 

опорного потока есть cbbSS mCYKAM 0= , а доплеровского потока cbbdd mCKAM 0= . Отноше-

ние амплитуды модуляции доплеровского потока к опорному потоку, как нетрудно убедить-

ся, представляется следующим выражением: 

tab

bat

S

d

AM
AM

ρ

ρ

µµ

µµ
= .      (17) 

б) спектральная плотность мощности фототока. 

Учитывая (7), запишем оптическое поле, рассеянное от неподвижных рассеивателей: 

( ) ti
bS

ti
SS eCKYetItE 00 1)()( ω−ω− −== .    (18) 

Так как KSCb << 1, то можем представить корень в (18) как ( )21 bSCKY − . Подставим 

(15) в (18) и получим: 

ti
Cbb

S
b

S
S etfkCKYCKYtE 0)(

22
1)( 00

ω−








−






 −= .   (19) 

Перепишем ES(t) в виде: 

[ ] ti
SSS etfmEtE 0)()( 0

ω−−= ,     (20) 

где 





 −= 00 2
1 b

S
S CKYE  - постоянная амплитуда рассеянного от неподвижных рассеивателей 

оптического поля, Cbb
S

S mCKYm 02
=  - глубина модуляции этого поля. 
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В отличие от поля ES(t), амплитуда доплеровского поля Ed(t) изменяется как за счет 

движения эритроцитов, так и за счет изменения объемного кровенаполнения. Таким образом, 

с учетом (7), запишем оптическое поле, рассеянное от подвижных рассеивателей, в виде [17]: 
ti

dd
detvtItE )( 0)()()( ω+ω−= ,     (21) 

где v(t) - некая действительная функция изменения амплитуды оптического поля, рас-

сеянного на движущихся элементах, за счет их смещения. При этом Id(t) и v(t) являются не-

зависимыми функциями. Пусть v(t) имеет также гауссову природу. Известно, что автокорре-

ляционная функция для гауссова процесса спадает по экспоненте [18], таким образом, запи-

шем автокорреляционную функцию для f(t) и v(t) в виде [19, 20]:  

 τω− Ω=τ+=τ etftfg f )()()( , τω−=τ+=τ detvtvgv )()()( ,  (22) 

где ωΩ - полуширина спектрального представления функции f(t), ωd - полуширина спек-

трального представления функции v(t), τ - временной сдвиг. 

Подставим (16) в (21): 
ti

Cbbdd
detvtfmCKtE )(

0
0)())(1()( ω+ω−+= .    (23) 

Так как mCb << 1, то можем представить корень в (23) как )2)(1(0 tfmCK Cbbd + . Пе-

репишем Ed(t) окончательно как: 

[ ] ti
ddd

detvtfmEtE )(
0

0)()()( ω+ω−+= ,   (24) 

где 00 bdd CKE =  - постоянная амплитуда рассеянного от подвижных рассеивателей оп-

тического поля, 
20
Cb

bdd
m

CKm =  - глубина модуляции этого поля. 

Теперь можем записать суммарное обратно рассеянное поле EBS(t), падающее на фото-

детектор, в виде: 

[ ] [ ] ti
dd

ti
SSBS

detvtfmEetfmEtE )(
00

00 )()()()( ω+ω−ω− ++−= .   (25) 

Выходной ток фотодетектора определяется как [18]: 

)()()( tEtEti BSBS
∗σ= ,      (26) 

Где σ – коэффициент преобразования фотодетектора. Подставим (25) в (26) и найдем 

выражение для фототока: 

+σ+σ+σ+σ+σ−σ= )()()()(2)()()(2)( 2222
0

22
0

22
0

2
0 tvtfmtftvmEtvEtfmtfmEEti ddddSSSS  

 [ ]( )titi
dSdSdSdS

dd eetvtfmmtvtfmEtvtfEmtvEE ωω− +−+−σ+ )()()()()()()( 2
0000 . (27) 

Первое слагаемое в (27) представляют собой некое постоянное значение фототока. 

Второе и третье слагаемые представляет собой гармоники фототока с частотой модуляции. 

Четвертое и седьмое слагаемые есть гармоники фототока с частотой доплеровского сдвига. 
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Остальные слагаемые (пятое, шестое, восьмое, девятое и десятое) - это биения полезного до-

плеровского сигнала с амплитудно-модулированным сигналом. Считая, что f(t) и v(t) являют-

ся некоррелированными между собой случайными процессами, что <f(τ)>=0, а также с уче-

том (22), автокорреляционная функция i(t) может быть представлена в следующем виде: 

+ττσ+τσ+τσ+σ=τ )()(4)()(4)()0( 2222222222
fvddvdfSSS ggmigigmiiii  

  ( )[ ] ( )τωτω− +ττ−+σ+ dd ii
vfdSdSdS eeggmiimii )()(2

22 ,  (28) 

где 2
0SS Ei =  - фототок, образованный за счет рассеяния фотонов на неподвижных неод-

нородностях, 2
0dd Ei =  - фототок, образованный за счет рассеяния фотонов на движущихся 

частицах крови. В классической модели ЛДФ [21] автокорреляционная функция фототока i(t) 

выражается в виде: 

( ) ( ))()()()()0( 0022222 τ+τσ+τσ++=τ ∗τω−τω
v

i
v

i
dSvddS gegeiigiiiii ,  (29) 

где gv
*(τ) - комплексно сопряженная функция к gv(τ). В отличие от представленной модели, в 

классической модели функция v(t) является комплексной. Автокорреляционная функция (29) 

представляет собой сумму трех компонент: постоянная часть = ( )2dS ii + , гомодинная часть 

= 222 )(τσ vd gi  и гетеродинная часть = ( ))()( 002 τ+τσ ∗τω−τω
v

i
v

i
dS gegeii . По аналогии с клас-

сическим выражением (29) можем записать, применительно к полученному в данной работе 

выражению (28), что: 

постоянная часть = )(4 2222 τσ+σ fSSS gmii  

гомодинная часть = )()(4)( 222222 ττσ+τσ fvddvd ggmigi  

гетеродинная часть = ( )[ ] ( )τωτω− +ττ−+σ dd ii
vfdSdSdS eeggmiimii )()(2

22 .             (30) 

Видно, что выражение (28) представляет собой аналогичное выражение (29), к каждой 

компоненте которого добавилась амплитудно-модулированная компонента. При отсутствии 

амплитудной модуляции (gf(τ) = 0) выражение (28), в общем виде, превращается в (29). По-

скольку основной вклад в спектр фототока вносит гомодинная часть [22], пренебрежем гете-

родинной частью в (28) и оценим спектральную плотность мощности фототока, которая  по 

теореме Винера-Хинчина, может быть представлена как [14, 18]: 

ττ
π

=ω ∫
+∞

∞−

ωτ diieP i )()0(
2
1)( .     (31) 

Подставим (28) в (31) и после всех преобразований запишем: 

( )
( )

( )22
22

22
22

22
22

2
/24

2
/2/4)(

Ω

Ω

Ω

Ω

ω+ω+ω
πω+ω

σ+
ω+ω
πω

σ+
ω+ω
πω

σ=ω
d

d
dd

d

d
dSS miimiP .  (32) 
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Таким образом, спектральная плотность мощности фототока, помимо полезной допле-

ровской составляющей (второе слагаемое), включает в себя также низкочастотную компо-

ненту амплитудно-модулированного сигнала (первое слагаемое), пропорциональную глубине 

модуляции опорного потока и компоненту биений амплитудно-модулированного сигнала с 

доплеровским сигналом (третье слагаемое), которая пропорциональна глубине модуляции 

доплеровского потока. Одним словом, можем записать, что: 

    )()()()( , ω+ω+ω=ω damamd PPPP ,                (33) 

где  

( )22
22

2
/2

)(
d

d
dd iP

ω+ω

πω
σ=ω , 

22
22 /4)(

Ω

Ω

ω+ω
πω

σ=ω SSam miP , 

( )
( )22

22
, 2

/2
4)(

Ω

Ω

ω+ω+ω

πω+ω
σ=ω

d

d
dddam miP .                  (34) 

в) показатель перфузии. 

Регистрируемый показатель перфузии в ЛДФ определяется первым моментом спек-

тральной плотности мощности P(ω) фототока [3]. Для этого, как правило, в приборах ЛДФ 

вычисляется сначала взвешенная по частоте спектральная плотность мощности, которая в 

нашем случае может быть записана в виде: 

)()()()()( , ωω+ωω+ωω=ωω=ω damamd PPPPS .   (35) 

И показатель перфузии определяется как интеграл от взвешенной по частоте спек-

тральной плотности мощности [22]: 

ωω= ∫
∞

dSPerf
0

)( .     (36) 

Подставим (35) в (36): 

damamddamamd PerfPerfPerfdPdPdPPerf ,
0

,
00

)()()( ++=ωωω+ωωω+ωωω= ∫∫∫
∞∞∞

.     (37) 

Видно, что, как и спектральная плотность мощности, показатель перфузии также рас-

падается на несколько компонент. Первая компонента в (37) определяется только полезным 

доплеровским сигналом, вторая амплитудно-модулированным сигналом, а третья биениями 

амплитудно-модулированного и доплеровского сигналов и зависит от глубины модуляции 

уровня кровенаполнения. 
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Результаты теоретического моделирования и обсуждение 

В качестве первого шага была определена зависимость отношения амплитуд модуля-

ции доплеровского и опорного потоков AMd/AMs, определяемых выражением (17), от рассе-

ивающих свойств среды, т.е. от μρt и μρb. На рис. 2а представлены зависимости AMd/AMs от 

μρt для разных значений μρb (100, 500, 1000 см–1). На рис. 2б представлены зависимости 

AMd/AMs от μρb для разных значений μρt (100, 500, 1000 см–1). Коэффициент поглощения тка-

ни был взят из [23] как функция длины волны в виде μat =27exp(–0,006λ). Все расчеты были 

выполнены для λ = 800 нм (район изобестической точки). Коэффициент поглощения крови 

был определен как μab = μaHBO2StO2 + μaHB(1– StO2), где μaHBO2 – коэффициент поглощения 

оксигемоглобина крови, μaHB – коэффициент поглощения дезоксигемоглобина крови, StO2 

[StO2 = 0–1; отн. ед.] – среднее значение тканевой сатурации оксигемоглобина [13] (далее в 

расчетах использовалось типовое значение для смешанной артерио-венозной крови StO2 = 

0,7).  

 

 
Рис. 2. Зависимость отношения AMd/AMs от плотности рассеивающих неоднородностей обескров-

ленной ткани μρt для разных значений плотности рассеивателей в крови μρb = 100 см–1 (1), 500 см–1 (2), 
1000 см–1 (3) (а). Зависимость отношения AMd/AMs от μρb для разных значений μρt = 100 см–1 (1), 500 

см–1 (2), 1000 см–1 (3) (б). 
 

Далее было проведено численное моделирование спектральной плотности мощности 

фототока P(ω) в соответствии с (33, 34) в зависимости от глубины модуляции кровенаполне-

ния mCb. При вычислениях полагалось, что I0 = 1, σ = 1, Сb0 = 0.1, ωd = 2π·1000 Гц, ωΩ = 2π·1 

Гц. В моделировании были использованы значения плотности неоднородностей ткани и кро-

ви, близкие к типовым для кожи человека: μρt = μρb = 200 см–1 [15]. Полученные графики 

представлены на рис. 3. 
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Рис. 3. Спектральная плотность мощности фототока: низкочастотная составляющая спектра Pam(ω) 
(1), доплеровская составляющая Pd(ω) (2), составляющая биений амплитудно-модулированного и 

доплеровского сигналов Pam,d(ω) (3), суммарный спектр P(ω) (4) для разных значений глубины моду-
ляции уровня кровенаполнения mCb = 0,2 (а), 0,5 (б), 0,8 (в). 

 

Как видно из рис. 3, амплитудно-модулированная компонента Pam(ω) (кривая 1 на рис. 

3) вносит вклад только в низкочастотную область спектра. Но составляющая биений ампли-

тудно-модулированного и доплеровского сигналов Pam,d(ω) (кривая 3 на рис. 3),  возрастаю-

щая с увеличением mCb, представлена на всем частотном диапазоне и накладывается, таким 

образом, на спектр полезного доплеровского сигнала Pd(ω) (кривая 2 на рис. 3).  

 

Заключение 
В работе была построена модель доплеровского рассеяния света, учитывающая эффект 

амплитудной модуляции уровня объемного кровенаполнения ткани, вызванной флуктуация-

ми объема крови в ткани за счет различных ритмических процессов в системе микроцирку-

ляции. При помощи модифицированной модели Кубелки-Мунка получены простые аналити-

ческие выражения для интенсивности обратно рассеянных от ткани опорного и доплеровско-

го потоков в зависимости от уровня объемного кровенаполнения. Исследовано влияние глу-
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бины модуляции кровенаполнения на глубину модуляции амплитуд опорного и доплеров-

ского оптических полей. Получено аналитическое выражение для автокорреляционной 

функции фототока, которое отличается от классического выражения добавлением компо-

нент, обусловленных амплитудной модуляцией кровенаполнения. 

Получено аналитическое выражение для спектральной плотности мощности регистри-

руемого в ЛДФ фототока, которая представляет собой сумму трех компонент: амплитудно-

модулированной, доплеровской и компоненту биений амплитудно-модулированного сигнала 

с доплеровским сигналом. Показано, что отношение вклада амплитудно-модулированного 

сигнала в спектр к вкладу доплеровского сигнала пропорционально квадрату глубины моду-

ляции кровенаполнения ткани. При помощи численного моделирования исследовано влия-

ние низкочастотного амплитудно-модулированного сигнала и на выходной перфузионный 

сигнал, регистрируемый в ЛДФ. Показано, что данный сигнал может вносить весомый вклад 

в выходной сигнал, что не учитывается в классической модели ЛДФ, а также в существую-

щих приборах, ее реализующих. Таким образом, построенная в работе модель является более 

универсальной по сравнению с классической [17] и позволяет моделировать доплеровский 

сигнал как в присутствии, так и в отсутствии эффекта амплитудной модуляции уровня объ-

емного кровенаполнения ткани, причем для разных оптических свойств среды распростране-

ния излучения. 
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