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1. Введение

Различные варианты методов спектроскопии и визуа-
лизации, основанные на детектировании диффузно отра-
женного от биологических тканей излучения, в настоящее 
время являются предметом пристального изучения [1], 
цель которого – получение пространственных распреде-
лений оптических параметров исследуемых сред. Точное 
определение и мониторинг изменения этих распределе-
ний может дать физиологически важную информацию, 
например о наличии гематомы или о расположении кро-
веносного сосуда. В зависимости от типа зондирующего 
излучения и от режима детектирования рассеянного из
лучения в эксперименте и моделировании используются 
непрерывные, времяразрешенные и частотные (модуля-
ционные) методики измерений [2]. В настоящей работе 
исследуются возможности метода пространственно-раз
решенной рефлектометрии (ПРР), в котором для визуа-
лизации, определения характерных размеров и глубины 
залегания одной или нескольких моделирующих крове-
носные сосуды статических цилиндрических неоднород-
ностей, заглубленных в моделирующую кожу рассеиваю-

щую среду, используется непрерывное лазерное излуче-
ние ближнего ИК диапазона. 

Суть метода ПРР заключается в измерении зависимо-
сти интенсивности излучения, рассеянного средой в зад
нее полупространство, от расстояния r между источником 
и детектором. Такую зависимость будем называть сигна-
лом ПРР. В данном методе монохроматическое излуче-
ние по оптоволокну определенного диаметра направля-
ется на исследуемую среду. Рассеянное назад излучение 
обычно измеряют с помощью линейки детекторов, уста-
новленных на той же поверхности среды, что и источник, 
вдоль некоторой линии, или путем пошагового переме-
щения одного детектора вдоль этой линии. Как правило, 
в современных установках используются волоконно-опти
ческие детекторы, так что измерительная головка, непо-
средственно прилегающая к исследуемому обьекту, пред-
ставляет собой набор оптических волокон с выбранными 
диаметром и числовой апертурой. В тех случаях, когда не-
обходимо получить двумерный сигнал ПРР с большой 
площади образца, для измерения используются CCD-ма
трицы [3]. Для создания портативных сенсоров можно так-
же использовать ИК светодиоды, которые заметно дешевле 
лазеров, расположив их на одной подложке с детектора-
ми излучения. Общая схема такого устройства изображе-
на на рис.1.

Анализ процесса распространения излучения в рассе-
ивающих средах на основе диффузионной теории пока-
зал, что в данном случае наиболее вероятные траектории 
пришедших на детектор фотонов лежат в пределах обла-
сти, по форме похожей на банан [4, 5]. Кривая, описываю-
щая область наиболее вероятных траекторий, имеет экс-
тремум на расстоянии r/2 от источника. Максимальная 
глубина zmax в случае слабого поглощения определяется 
по формуле zmax =  2r/4 [5]. Этот параметр можно исполь-
зовать для оценки максимальной глубины проникнове-
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ния излучения в рассеивающую среду при использовании 
метода ПРР.

Метод ПРР позволяет определять не только оптиче-
ские параметры среды, усредненные по всему образцу, но 
и оптические свойства каждого слоя многослойной сре-
ды [6]. Данный метод безусловно предпочтителен для не-
инвазивной диагностики, поскольку излучатель и прием-
ник находятся по одну сторону от исследуемой среды. 
Аналитическое описание сигнала ПРР возможно для про-
стых частных случаев или с использованием приближе-
ний [7]. Существует также аналитическое решение в диф-
фузионном приближении для двухслойной среды [8], но 
оно достаточно громоздко. Как и во многих других зада-
чах оптики тканей, одним из эффективных способов мо-
делирования сигнала ПРР оказывается использование ме-
тода Монте-Карло (МК) [9, 10]. Мы имеем значительный 
опыт применения этого метода для описания различных 
задач распространения лазерного излучения в сильнорас-
сеивающих средах и моделирования сигналов различных 
оптических устройств [11 – 13].

Метод ПРР может также использоваться для визуали-
зации структурных неоднородностей исследуемой среды. 
Так, например, в работе [14] для визуализации кровенос-
ных сосудов предплечья была изготовлена измерительная 
головка в виде оптоволоконного источника и детектора, 
находящихся на определенном фиксированном расстоя-
нии друг от друга, с помощью которой сканировалась по-
верхность предплечья. Кодируя распределения измеренной 
мощности цветом, авторы получали изображение сосу
дистой структуры исследуемого участка. Эксперименталь
ные исследования показали потенциальную возможность 
применения такого метода для мониторинга состояния 
биотканей и кровообращения, а также содержания кис-
лорода в крови.

В работе [15] представлен другой вариант измеритель-
ной головки, состоящей из нескольких пар источник – де-
тектор, расположенных под углом друг к другу в форме 
звезды. Как было показано этими же авторами ранее [16], 
при использовании специального алгоритма обработки из-
меряемого сигнала такой подход позволяет увеличить про-
странственное разрешение диффузионного метода. В [15] 
показано, что применение такой сканирующей системы 
позволяет, кроме того, различать сосуды по глубинам их 
залегания. 

Методика ПРР может быть также использована для 
мониторинга активности коры головного мозга [17, 18] и 

для выявления гематом [19, 20]. Проведенные исследова-
ния показали, что активность мозга приводит к измене-
нию оптических свойств его тканей [18] и проявляется в 
изменении объема, степени оксигенации крови и соотно-
шения окси- и дезоксигемоглобина, что и вызывает изме-
нения коэффициентов поглощения и рассеяния, фиксиру-
емые методом ПРР. В неврологии оптические методы при-
меняются пока мало, поскольку они уступают в разреше-
нии и глубине зондирования другим методам построения 
функциональных изображений мозга, таким как ядерная 
магнитно-резонансная томография и позитрон-эмиссион
ная томография. Однако оптические методы имеют и ряд 
достоинств, например компактность (это позволяет прово-
дить измерения даже на идущем человеке) и чувствитель-
ность к биохимическим процессам (это дает возможность 
определять концентрации таких веществ, как окси- и де-
зоксигемоглобин). Немаловажным практическим аспек-
том является потенциально более низкая стоимость при-
боров, работающих на основе метода ПРР.

В настоящей работе проведено численное исследова-
ние потенциальных возможностей метода ПРР в плане 
создания простого и надежного устройства для неинва-
зивной диагностики крупномасштабных неоднородностей 
биоткани, таких как кровеносные сосуды, а также для 
определения их формы, размеров и положения.

2. Моделируемый эксперимент

Рассмотрим случай, когда неоднородность (кровенос-
ный сосуд цилиндрической формы) находится в рассеи-
вающей среде на определенной глубине параллельно ее 
поверхности. В качестве источника излучения выберем 
непрерывный лазер ближнего ИК диапазона ( l = 820 нм). 
Схема моделируемого эксперимента представлена на рис.2. 
Жирной стрелкой показан зондирующий пучок, входя-
щий в среду в направлении оси Z в точке (0, 0, 0) под пря-
мым углом к ее поверхности XY. Поперечные размеры 
пучка считаем для простоты пренебрежимо малыми, хотя 
это и не является принципиальным. Центр сосуда нахо-
дится непосредственно под точкой входа пучка в среду. 
Глубина залегания кровеносного сосуда zcyl варьирова-
лась от 1 до 5 мм, радиус сосуда R был выбран равным 
0.5 мм. Окружающая сосуд среда имеет форму прямоуголь-
ника c размерами x = y = 50 мм, z = 20 мм.

Моделирование процесса распространения лазерно-
го излучения осуществлялось МК-методом [9]. Для этого 
алгоритм моделирования процесса распространения ла-

Рис.1.  Общая схема устройства визуализации структурных неод-
нородностей в рассеивающей среде методом ПРР.

Рис.2.  Схема среды, используемой в МК-моделировании: цилин-
дрическая неоднородность радиусом R, имитирующая кровенос-
ный сосуд, погружена в 2 %-ный слой интралипида на глубину zcyl.
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зерного излучения в слоистых средах, реализованный нами 
ранее на компьютере с параллельной архитектурой [11], 
был модифицирован с учетом цилиндрического включения.

Кровь в сосуде рассматривалась как суспензия неагре-
гирующих эритроцитов с концентрацией гематокрита 35 %. 
Данная концентрация близка к физиологической концен-
трации красных кровяных телец в крови человека в ма-
лых сосудах. В качестве окружающей среды рассматри-
вался 2 %-ный раствор интралипида, имеющий при данной 
концентрации рассеивающие свойства, близкие к свойствам 
кожи, и часто используемый в экспериментах для ее ими-
тации [21]. Интралипид представляет собой полидисперс-
ную суспензию липидных частиц (капли соевого масла, по-
крытые липидной мембраной толщиной 2.5 – 5 нм) практи-
чески сферической формы со средним радиусом ~0.3 мкм, 
взвешенных в глицерине или водном растворе [22 – 24].

Оптические параметры крови и интралипида (коэффи-
циент рассеяния ms, коэффициент поглощения ma, фактор 
анизотропии g, показатель преломления n) на длине вол-
ны 820 нм приведены в табл.1. Данные для крови взяты 
из работы [25], для интралипида – рассчитаны из извест-
ных данных для его 10 %-ной концентрации на основе ра-
бот [22 – 24] в предположении, что коэффициент рассеяния 
линейно зависит от концентрации, а фазовая функция и 
фактор анизотропии остаются постоянными. Такое пред-
положение справедливо, поскольку рассматриваются срав-
нительно низкие концентрации интралипида. В табл.1 при-
ведены также значения транспортной длины l * = ( m¢s + ma)–1, 
средней длины свободного пробега l = ms

–1 и редуциро-
ванного коэффициента рассеяния m¢s = ms(1 – g) для вы-
бранных сред.

Длина волны зондирующего излучения l = 820 нм на-
ходится в пределах так называемого диагностического 
окна прозрачности биотканей (600 – 1300 нм) и часто ис-
пользуется при их неинвазивной диагностике. 

Детекторы диффузно отраженного излучения распо-
ложены в ячейках двумерной сетки, находящейся на по-
верхности xy исследуемой среды. Размеры ячеек Dx = Dy = 
200 мкм. Числовая апертура каждого детектора равна 0.33. 
Каждое распределение интенсивности диффузно рассеян-
ного излучения (2D ПРР-сигнал) на поверхности среды 
было получено на основании расчета траекторий 109 фо-
тонов, запущенных в среду. Время вычислений состав
ляло ~200 мин на 100 процессорах для среды размером 
50 ́  50 ́  20 мм. Такое значительное время решения прямой 
задачи определяется большим (6.25 ́  104) числом детекто-
ров малого размера, что необходимо для обеспечения высо-
кого пространственного разрешения на этапе исследования 
основных закономерностей этого метода визуализации.

3. Результаты и их обсуждение

3.1. Визуализация цилиндрического кровеносного 
капилляра в сильнорассеивающей среде методом ПРР

Результаты расчета интенсивности диффузно отражен-
ного излучения с разрешением по пространству от силь-
норассеивающей среды, имитирующей кожу с кровенос-

ным сосудом, находящимся на глубине 1 мм, и без сосуда 
представлены на рис.3. Видно, что с увеличением рассто-
яния от источника (точки x = y = 0) интенсивность диф-
фузно отраженного излучения быстро спадает. В области, 
находящейся непосредственно над сосудом, из-за высоких 
коэффициентов рассеяния и поглощения заполняющей 
сосуд среды интенсивность спадает наиболее существен-
но, что позволяет визуализировать сосуд и наблюдать его 
форму. 

Аналогичные расчеты проведены и для бóльших глу-
бин залегания сосуда (zcyl = 1 – 5 мм). Для анализа влия-
ния, оказываемого сосудом на сигнал в этих случаях, рас-
считывалась разность сигналов ПРР: I(x, y) – от среды с 
сосудом, находящимся на варьируемой глубине, и I0(x, y) – 
от однородной среды, не содержащей кровеносного со-
суда (рис.4). Наличие темного пятна в центре картины 
объясняется тем фактом, что кровеносный сосуд, находя-
щийся на определенной глубине, начиная с 1 мм и глубже 
при расчете сигнала ПРР на небольших расстояниях от 
источника не оказывает существенного влияния на отра-
женное излучение. Величины I0 и I оказываются близки-
ми, а следовательно, разность I – I0 становится минималь-
ной, о чем свидетельствует темное пятно. Этим же объ
ясняется и увеличение размера пятна с ростом глубины 
залегания сосуда. При увеличении глубины залегания зона 
вблизи источника, в пределах которой среду можно счи-
тать однородной, а разность I – I0 близка к нулю, увели-
чивается.

Далее было проведено усреднение по оси Y (вдоль со-
суда) разности I – I0 (рис.5,а). Видно, что из-за много-

Табл.1.  Оптические параметры исследуемых сред.

Среда	 l (нм)	 ms (мм–1)	 ma (мм–1)	 g	 n	 l * (мм)	 l (мм)	 m¢s (мм–1)

Кровь (35 %)	 820	 57.3	 0.82	 0.977	 1.4	 0.47	 0.02	 1.32 
Интралипид (2 %)	 820	 5.4	 0.002	 0.7	 1.36	 0.62	 0.19	 1.62

Рис.3.  Поверхностное распределение интенсивности I излучения, 
диффузно отраженного от сильнорассеивающей среды с кровенос-
ным цилиндрическим сосудом радиусом R = 0.5 мм, находящимся 
на глубине zcyl = 1 мм (а), и без сосуда (б).
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кратного рассеяния изображение сосуда расплывается с 
увеличением глубины его залегания. Для характеризации 
этого расплывания была взята полуширина по уровню 
полувысоты D0.5 величины á I – I0 ñ (рис.5,б). Видно, что с 
увеличением глубины залегания сосуда D0.5 растет по за-
кону, близкому к линейному. Этот факт позволяет одно-
значно определять глубину залегания кровеносного сосу-
да известного диаметра в среде с известными оптически-
ми свойствами.

Для определения оптимальной точки ввода излучения 
изучалось также влияние положения источника относи-
тельно сосуда на интенсивность диффузно отраженного 
средой сигнала. Для одной из глубин (zcyl = 1.5 мм) были 
рассчитаны 2D ПРР-сигналы при различных положениях 
источника на оси X: x = 0, 0.5, 1.5, 5 и 10 мм при y = 0. 
Результаты расчетов показаны на рис.6. Видно, что при 
смещении положения источника вдоль оси X темное пят-
но уменьшается и исчезает. Однако, как известно, с уве-
личением расстояния между источником и детектором 
отношение сигнал/шум уменьшается, поэтому при удале-
ния источника происходит зашумление изображения со-
суда, т. к. оно формируется сигналами ПРР, содержащими 
все возрастающий шумовой компонент. Эти два конкури-
рующих эффекта (появление пятна и зашумление изобра-
жения) и определяют оптимальное положение источника. 
Таким образом, оптимальным положением можно счи-
тать случай, изображенный на рис.6,г. 

Аналогично предыдущему, была также рассчитана ве-
личина á I – I0 ñ для различных положений источника на 
оси X (рис.7). Четко видно, что одновременно со смеще-
нием источника происходит определенное уширение ле-
вой половины кривой. Следовательно, для корректного 
определения значения D0.5, необходимого для определе-
ния глубины залегания сосуда, нужно использовать пра-
вую часть кривой или вводить поправочные множители 
для левой. Также следует отметить, что удаление источни-
ка от исследуемого сосуда приводит к увеличению ошиб-
ки определения D0.5, что, в свою очередь, может отразить-

Рис.4.  Контурные изображения двумерного ПРР-сигнала I(x, y) при наличии в среде цилиндрического кровеносного сосуда радиусом 
R = 0.5 мм, заглубленного на варьируемую глубину zcyl (вверху), и карты разности сигнала ПРР I(x, y) и сигнала I0(x, y), регистрируемого 
от однородной среды, не содержащей сосуд; zcyl = 1 (а), 2 (б), 3 (в), 4 (г) и 5 мм (д) (внизу).

Рис.5.  Значения á I – I0 ñ для различных глубин залегания кровенос-
ного сосуда zcyl (а) и зависимость полуширины на уровне полувы-
соты D0.5 величины á I – I0 ñ от zcyl (б).
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ся на увеличении ошибки определения глубины залега-
ния этого сосуда.

Логическим развитием предложенной методики визу-
ализации сосуда с целью улучшения его изображения явля-
ется использование нескольких источников, расположен-
ных симметрично относительно исследуемого объекта. 
Так, на рис.8,a представлено поверхностное распределе-
ние интенсивности излучения, диффузно отраженного от 
рассеивающей среды с кровеносным цилиндрическим со-
судом, находящимся на глубине zcyl = 1.5 мм, при зондиро-
вании двумя источниками, находящимися в точках х = ±5, 
y = 0. Суммарное число запущенных фотонов остается 
прежним, т. е. мощность каждого источника излучения 
равна половине мощности источника, используемого ра-
нее. Изображение сосуда, построенное путем нахождения 
разности между сигналами ПРР от среды с сосудом и без 
него, для этого случая представлено на рис.8,б. Из срав-
нения рис.8,б и в видно, что использование двух источни-
ков позволяет улучшить качество изображения сосуда и 

сделать его более четким по сравнению со случаем одно-
го источника с мощностью, равной сумме мощностей двух 
источников. Это становится еще более очевидным при 
сравнении усредненных вдоль оси Y значений разности 
I – I0 для случаев зондирования среды одним и двумя ис-
точниками. Кривая á I – I0 ñ = f (x) вновь становится сим-
метричной, а ее левая часть – менее зашумленной.

Рис.6.  Контурные изображения двумерного ПРР-сигнала I(x, y), рассчитанного при наличии в среде кровеносного сосуда (R = 0.5 мм, 
zcyl  =  1.5 мм) для различных расстояний x между точкой входа фотонов и центром сосуда (вверху), и карты разности сигналов ПРР 
I(x, y) – I0(x, y) при x = 0 (а), 0.5 (б), 1.5 (в), 5 (г) и 10 мм (д) (внизу).

Рис.7.  Значения á I – I0 ñ для кровеносного сосуда радиусом R = 0.5 мм, 
находящегося на глубине zcyl = 1.5 мм, в зависимости от расстояния 
x между точкой входа фотонов и центром сосуда.

Рис.8.  Поверхностное распределение интенсивности излучения, диф-
фузно отраженного от рассеивающей среды с цилиндрическим со-
судом радиусом R = 0.5 мм, находящимся на глубине zcyl = 1.5 мм, 
при зондировании среды двумя источниками (а), а также изобра-
жения того же сосуда при зондировании двумя источниками, на-
ходящимися в точках х = ±5 мм, y = 0 (б) и одним источником, 
расположенным в точке x = 5 мм, y = 0 (в). 
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3.2. Максимальная глубина визуализации

Рассматриваемая методика позволяет решить вопрос 
о максимальной глубине залегания сосуда zmaxcyl , при кото-
рой возможна его визуализация. Очевидно, что эта глуби-
на должна зависеть от радиуса сосуда. Поэтому расчеты 
были проведены для радиусов 0.25, 0.5, 0.75 и 1 мм (рис.10). 
Максимальной глубиной zmaxcyl  считалась та глубина зале-
гания сосуда, при которой уровень зашумленности кри-
вой á I – I0 ñ = f (x) сравнивался с ее максимальным зна
чением. Из рис.10 следует, что сосуд радиусом 0.25 мм 
можно наблюдать до глубины его залегания 2 мм, а сосуд 
радиусом 1 мм – до глубины 8 мм. Следует также обра-
тить внимание на то, что в реальной биоткани максималь-
ная глубина визуализации может быть меньше рассчитан-
ной из-за большего поглощения излучения окружающей 
сосуд среды и наличия капиллярных сплетений, что неиз-
бежно приведет к уменьшению контраста изображения. 
Компенсировать этот недостаток или даже увеличить мак
симальную глубину визуализации может использование 
специальных красителей, добавляемых в кровь [26], в со-
вокупности с методикой просветления биоткани [27].

Рис.9.  Нормированные значения á I – I0 ñ для кровеносного сосуда 
радиусом R = 0.5 мм, находящегося на глубине zcyl = 1.5 мм, при 
двух режимах зондирования исследуемой среды. 	

Рис.10.  Зависимость максимальной глубины залегания сосуда zm
cyl

ax, 
на которой он еще доступен для визуализации методом ПРР, от ра-
диуса сосуда.

Рис.11.  Распределение á I – I0 ñ при различных глубинах залегания 
цилиндрического кровеносного сосуда с R = 0.5 и 0.75 мм (а), нор-
мированные значения á I – I0 ñ для тех же случаев (б) и зависимости 
пикового значения á I – I0 ñ от глубины залегания сосуда при R = 0.5 
и 0.75 мм (в).
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3.3. Определения радиуса сосуда и глубины его залегания

С целью исследования возможности использования ме-
тода ПРР для определения радиуса и глубины залегания 
сосуда мы провели расчеты сигналов для нескольких зна-
чений R и zcyl. Распределения á I – I0 ñ для R = 0.5 и 0.75 мм 
при глубине залегания 1 и 5 мм представлены на рис.11,а. 
C увеличением радиуса сосуда пиковое значение á I – I0 ñ 
растет при неизменной глубине залегания, что приводит 
к увеличению контраста изображения сосуда. Однако уве-
личение R не вызывает существенных изменений D0.5 для 
разности á I – I0 ñ на любой из рассмотренных глубин 
(рис.11,б). Зависимость пикового значения á I – I0 ñ от глу-
бины залегания сосуда показана на рис.11,в. Видно, что 
этот параметр чувствителен к изменению радиуса сосуда, 
и наибольшая чувствительность проявляется на малых глу-
бинах, а затем она монотонно спадает с увеличением zcyl.

Таким образом, при известных оптических свойствах 
самого цилиндрического сосуда и окружающей его среды 
мы имеем два параметра, получаемых из эксперимента, 
для определения радиуса цилиндра и глубины его зале
гания. Это пиковое значение á I – I0 ñ и полуширина D0.5. 
Численный расчет показал, что D0.5 практически не зави-
сит от радиуса цилиндра в рассматриваемом диапазоне его 
значений. Следовательно, по этой величине можно одно-
значно определить глубину залегания сосуда, используя 
кривую на рис.5,б. Второй параметр (пиковое значение 
á I – I0 ñ) оказывается зависимым от обоих искомых пара-
метров, однако один из них (zcyl) уже известен. Определе
ние радиуса сосуда при известном zcyl возможно на основе 
расчетных кривых рис.11,в.

4. Выводы 

В настоящей работе методом Монте-Карло получены 
реализации модельного сигнала пространственно разре-
шенной рефлектометрии от цилиндрического сосуда, кото-
рый был заполнен веществом с оптическими параметра-
ми, характерными для суспензии неагрегирующих эритро-
цитов, и помещен в рассеивающую среду, моделирующую 
кожу. Показано, что из-за высокого коэффициента рас-
сеяния и поглощения крови интенсивность отраженного 
излучения уменьшается непосредственно над кровеносным 
сосудом, что и делает этот метод пригодным для визуа
лизации. Исследован вопрос об оптимальном положении 
источника излучения с целью получения оптимального 
изображения сосуда. Показано, что наименее зашумлен-
ное и наиболее качественное изображение получается в 
случае зондирования среды двумя источниками, располо-
женными симметрично относительно исследуемого сосу-
да. Также показано, что при увеличении глубины зале

гания кровеносного сосуда «размытие» его изображения 
растет почти по линейному закону и практически не за-
висит от радиуса сосуда в рассматриваемом диапазоне, 
что позволяет однозначно определить глубину залегания 
сосуда. Радиус сосуда можно определить по пиковому зна-
чению кривой, получаемой в результате усреднения изо-
бражения сосуда.
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