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В численном эксперименте проанализировано искажение ультразвукового пучка при фокусиров-
ке через брюшную стенку в область миомы матки и проведена оценка возможности компенсации 
аберраций, вносимых неоднородностями тканей тела человека. Трехмерная акустическая модель 
органов женского малого таза была построена на основе анонимизированных данных КТ. Расчет 
поля проводился путем комбинации аналитического метода расчета интеграла Рэлея и псевдо-
спектрального метода решения волнового уравнения в неоднородной среде (программный пакет 
k-Wave). Дифракционный алгоритм компенсации аберраций основан на моделировании распро-
странения сферической волны из точки фокуса на поверхность ультразвуковой фазированной 
решетки и оптимизации подбора фаз на ее элементах методом наименьших квадратов. Исполь-
зовалась модель 256-элементного излучателя компактной формы с рабочей частотой f = 1.2 МГц 
и диафрагменным числом F# = 0.75. Продемонстрированы характерные искажения поля, такие 
как размытие фокальной области, снижение уровня давления в основном максимуме поля и 
возникновение побочных максимумов, сравнимых по амплитуде с основным, в отсутствие ком-
пенсации аберраций. Проведение компенсации аберраций позволило обеспечить точную фоку-
сировку в целевую область и увеличить амплитуду давления в фокусе в 3.2 раза.
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ВВЕДЕНИЕ
Миома матки является одной из наиболее рас-

пространенных патологий женской репродуктивной 
системы. Она представляет собой гормонально-за-
висимое доброкачественное образование из гладко-
мышечной и соединительной тканей, встречающееся 
более чем у 70% женщин к концу репродуктивного 
периода [1, 2]. Часто заболевание протекает бессим-
птомно, однако примерно в 30% случаев имеет вы-
раженные клинические симптомы, включающие 
в себя развитие анемии, боли и давление в области 
таза, бесплодие и нарушение работы прилегающих 
органов (мочевого пузыря и прямой кишки) [2, 3]. 
Основными подходами к лечению симптомных миом 
матки на данный момент являются гормонотерапия, 

гистерэктомия (хирургическое удаление матки), ми-
омэктомия (малоинвазивное удаление миомы при 
небольшом размере и легкодоступном расположе-
нии), эмболизация маточных артерий и малоинва-
зивный метод тепловой радиоабляции под ультраз-
вуковым контролем  [3]. Как любое хирургическое 
вмешательство, инвазивные и малоинвазивные 
процедуры связаны с риском развития осложнений 
в виде инфекций и кровотечений, потери репро-
дуктивной функции, а также долгим периодом вос-
становления. Для гормонотерапии и миомэктомии 
характерна высокая частота рецидивов заболева-
ния [4, 5]. Таким образом, в современной хирургии 
особый интерес представляет развитие полностью 
неинвазивных органосохраняющих методов лечения.
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Одним из таких методов лечения миом является 
метод ультразвуковой хирургии (HIFU) под контро-
лем МРТ-термометрии [6–8]. Во время процедуры 
ультразвуковой пучок с помощью многоэлементно-
го излучателя фокусируется через брюшную стенку 
в заданную область опухоли, вызывая локальный 
нагрев ткани и ее последующий некроз. Для разру-
шения клинически значимых объемов опухоли фо-
кус излучателя последовательно перемещается по 
дискретной траектории, и облучение повторяется, 
пока не будет разрушен весь заданный объем [8]. 
Использование излучателей в виде многоэлемент-
ных фазированных решеток дает возможность пе-
ремещать фокус как механически, так и электрон-
ным образом путем введения соответствующих фа-
зовых задержек на каждом из элементов. При этом 
непериодическое расположение элементов позво-
ляет избежать возникновения побочных дифрак-
ционных максимумов [9, 10]. Данная процедура 
является полностью неинвазивной, позволяет сни-
зить симптомы заболевания, обеспечить быстрый 
период реабилитации и уменьшить риск серьезных 
осложнений по сравнению с инвазивными метода-
ми [11].

Несмотря на то, что метод HIFU уже успешно 
применяется в клинической практике, он имеет 
ряд ограничений. Поскольку основным механиз-
мом разрушения ткани является тепловая абляция, 
метод наиболее эффективен для тканей с сильным 
поглощением ультразвуковой энергии и достаточно 
низким уровнем перфузии. В случае миом матки – 
это простые, т.н. “черные” миомы [8]. При этом 
эффективность тепловой абляции для пролифери-
рующих (“белых”) миом, в узлах которых происхо-
дит интенсивный рост кровеносных сосудов, очень 
низкая за счет слабого поглощения ультразвука в 
тканях миомы, поэтому HIFU-метод лечения для 
них не используется [12]. Существенными ограни-
чениями применимости HIFU также являются не-
однородности акустических параметров мышечной 
и жировой ткани брюшной стенки на пути пучка, 
связанные с различием скорости звука, ограничен-
ность размеров акустического окна, а также гетеро-
генность опухоли и наличие кальцификатов. При-
сутствие неоднородностей приводит к сильному 
искажению (аберрациям) поля и непредсказуемо-
му перераспределению тепловых источников: сме-
щению и размытию планируемого фокуса, фор-
мированию дополнительных зон с повышенной 
амплитудой поля [8, 12]. Кроме того, трудно кон-
тролируемые процессы диффузии тепла, ведущие к 
нежелательному перегреву соседних тканей, а также 
высокая стоимость операции за счет использования 
МРТ сканирования и ограничения, связанные с его 
проведением, также снижают число пациенток, для 
которых данная процедура могла бы быть доступ-
на [8, 13]. Таким образом, важной задачей является 
разработка новых методов неинвазивного лечения 

миом с помощью фокусированного ультразвука, 
которые потенциально способны ослабить ограни-
чения, связанные с диффузией и перфузией теп-
ла, сильными различиями в коэффициенте погло-
щения тканей и использованием дорогостоящего 
МРТ-контроля. Отдельной важной задачей являет-
ся развитие методов коррекции аберраций.

Одним из недавно предложенных методов, ко-
торый потенциально может позволить преодолеть 
существующие ограничения теплового HIFU, явля-
ется метод гистотрипсии с кипением (ГК) для меха-
нического разрушения опухолей [14]. Данный ме-
тод использует последовательность коротких высо-
коамплитудных импульсов длительностью порядка 
нескольких миллисекунд. Вблизи фокуса за счет 
нелинейности среды распространения в профиле 
волны образуются ударные фронты. Эффективное 
поглощение энергии ультразвуковой волны на удар-
ных фронтах приводит к быстрому нагреву и локаль-
ному вскипанию ткани в фокусе в течение каждого 
из импульсов. Взаимодействие ударных фронтов с 
образующимися парогазовыми полостями приво-
дит к механическому разрушению ткани на субкле-
точные фрагменты – происходит ее ликвификация. 
Эффекты диффузии и перфузии тепла при ГК не 
являются существенными, поскольку основной ме-
ханизм разрушения ткани – механический, а пер-
вичный ударноволновой нагрев ткани локализо-
ван внутри фокальной области пучка и происходит 
очень быстро [14, 15]. Образующиеся в ткани при 
ГК облучении парогазовые полости гиперэхоген-
ны для диагностического ультразвука, а после об-
лучения ликвифицированная ткань практически 
не содержит рассеивателей, поэтому становится 
гипоэхогенной. Высокая контрастность области 
воздействия во время и после облучения позволяет 
контролировать процедуру ГК при помощи диагно-
стических ультразвуковых (УЗ) датчиков, которые 
обычно располагаются в центре ГК-излучателя, и 
рассматривать диагностический ультразвук как по-
тенциальную замену дорогостоящему методу МРТ 
[16]. Принципиальная возможность использования 
метода ГК для разрушения лейомиомы матки чело-
века ex vivo под УЗИ контролем недавно была про-
демонстрирована экспериментально [17].

Важным условием успешной реализации ГК яв-
ляется обеспечение когерентности накопления не-
линейных эффектов, необходимой для генерации 
высокоамплитудных ударных фронтов в фокусе. 
Учитывая высокие требования к акустической мощ-
ности излучателя и ограниченность акустического 
окна, связанную с присутствием костей таза на пути 
ультразвука, поверхность ультразвукового излуча-
теля должна быть максимально плотно заполнена 
элементами, при этом расположенными случайным 
образом для обеспечения приемлемого диапазона 
электронного перемещения фокуса без образова-
ния побочных максимумов [18]. В недавних работах 
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Лаборатории медицинского и промышленного уль-
тразвука МГУ имени М.В. Ломоносова была раз-
работана компьютерная модель и изготовлен такой 
256-элементный излучатель с абсолютно плотным 
мозаичным заполнением поверхности элементами 
в форме многоугольников одинаковой площади, 
расположенных случайным образом (рис. 1) [18, 
19]. Рабочая частота, геометрия и размеры решетки 
(f = 1.2 МГц, фокусное расстояние F = 150 мм, диа-
метр D = 200 мм и диаметр центрального отверстия 
d = 40 мм) близки к параметрам клинической си-
стемы Sonalleve MR-HIFU (Profound Medical, Can-
ada) [20], поэтому изготовленный излучатель может 
рассматриваться как прототип клинической ГК си-
стемы с УЗИ контролем для механического разру-
шения глубоко расположенных миом матки.

Целью данной работы было исследование в 
численном эксперименте возможности использо-
вания данного излучателя для решения проблемы 
компенсации аберраций и обеспечения точной фо-
кусировки ультразвукового пучка в область миомы 
матки. Рассматривалась задача линейной фокуси-
ровки пучка. Однако, как было показано ранее, 

компенсация аберраций в линейном пучке позво-
ляет также обеспечить эффективную реализацию 
нелинейных режимов фокусировки [21]. Модели-
рование проводилось с использованием реали-
стичной трехмерной акустической модели органов 
малого таза, построенной на основе анонимизиро-
ванных данных компьютерной томографии (КТ). 
Анализировались влияние неоднородности брюш-
ной стенки и также частичного перекрытия пучка 
костями малого таза на искажение поля в фокусе, 
возможности компенсации аберраций и потенци-
альную реализуемость процедуры.

ТЕОРЕТИЧЕСКАЯ МОДЕЛЬ

Построение акустической модели  
по данным компьютерной томографии

Для построения трехмерной акустической моде-
ли органов малого таза использовались анонимизи-
рованные данные компьютерной томографии (КТ) 
пациентки 85 лет, предоставленные Университет-
ской клиникой Медицинского научно-образова-
тельного института МГУ имени М.В. Ломоносова 
(УК МНОИ МГУ) и состоящие из 417 аксиальных 
срезов с разрешением 0.68×0.68×1 мм (рис. 2). Дан-
ные получены при плановом обследовании паци-
ентки с использованием 128-рядного компьютер-
ного томографа SOMATOM Drive (Siemens, Erlan-
gen, Germany).
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Рис. 1. (а) – Фотография ультразвукового излучателя в 
виде 256-элементной мозаичной решетки. (б) – Схема 
расположения элементов на поверхности излучателя.

плоскость  xy

f = 1.2 МГц d = 40 мм

Рис. 2. Аксиальный срез КТ органов малого таза, 
область миомы матки отмечена красным контуром. 
Штриховые линии иллюстрируют геометрию фоку-
сированного ультразвукового пучка, создаваемого 
излучателем с рабочей частотой f = 1.2 МГц, фокус-
ным расстоянием F = 150 мм, диаметром D = 200 мм 
и диаметром отверстия d = 40 мм. Плоскость xy про-
ходит через апекс излучателя (точку сферической из-
лучающей поверхности, через которую проходит ось 
излучателя) перпендикулярно указанной оси.
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Метод КТ основан на регистрации рентгенов-
ского пучка, ослабленного после прохождения че-
рез биологические ткани. Количественной харак-
теристикой степени ослабления является шкала Ха-
унсфилда. Известно, что единицы Хаунсфилда (HU) 
коррелируют с плотностью биологической ткани, а 
плотность – со скоростью продольных звуковых 
волн [22]. Таким образом, из данных КТ может быть 
получена информация о распределении плотности 
и скорости звука в каждом вокселе изображения. В 
связи с отсутствием корреляции между единицами 
HU и коэффициентом поглощения, при создании 
акустической модели поглощения использовался 
другой метод. Сначала трехмерные данные КТ были 
отсегментированы по разным типам тканей и орга-
нов в программе открытого доступа 3D Slicer (slicer.
org) [23]. Затем каждому сегменту были приписаны 
значения, взятые из справочной литературы [24, 25].

Для дальнейших расчетов данные КТ и сег-
ментации интерполировались на эквидистантную 
расчетную сетку шагом Dx = Dy = Dz = 0.4 мм. Шаг 
сетки был выбран таким образом, чтобы удовлетво-
рять условию λ0/3, обеспечивающему достаточную 
точность дальнейших расчетов в программном па-
кете k-Wave (k-wave.org) [26], где λ0 = c0/f0 – длина 
ультразвуковой волны, f0 = 1.2 МГц – рабочая часто-
та излучателя, c0 = 1500 м/с – характерная величи-
на скорости звука в мягких тканях. После интерпо-
лирования на расчетную сетку по данным КТ были 
созданы две трехмерные матрицы: матрица плот-
ности и матрица скорости звука, рассчитанные из 
единиц Хаунсфилда. По результатам сегментации 
была создана трехмерная матрица коэффициентов 
поглощения.

С учетом того, что в рассматриваемом случае на 
пути пучка находился кишечник, заполненный га-
зом, в модель были внесены изменения, имитиру-
ющие реалистичный процесс операции. Поскольку 
газовые полости практически полностью отражают и 
рассеивают ультразвук, в клинических условиях ки-
шечник заполняется согласующей жидкостью, а при 
наличии остаточных газовых полостей, их смещают 
из области воздействия путем изменения положения 
пациента [27]. Для моделирования этой процедуры, в 
данных КТ были выделены воксели с величиной ско-
рости звука меньше 1412 м/с, соответствующей мини-
мальному значению скорости звука в мягких тканях 
на пути пучка. Далее таким вокселям присваивались 
акустические параметры воды [28]. Полученные три 
матрицы плотности, скорости звука и коэффициен-
та поглощения имели размер 730×730×412 точек, что 
соответствовало пространственной области модели-
рования 291.6×291.6×164.4 мм.

Методы расчета поля и компенсации аберраций
Как упоминалось выше, в качестве излучателя в 

работе рассматривалась 256-элементная решетка с 
рабочей частотой f0 = 1.2 МГц, диаметром D = 200 мм,  

фокусным расстоянием F = 150 мм, и абсолютно 
плотным заполнением поверхности элементами 
многоугольной формы и равной площади [19]. В 
центре излучателя располагалось отверстие диа-
метром d = 40 мм для возможности расположения 
УЗИ-датчика [16, 19, 20, 21]. Геометрия численного 
эксперимента представлена на рис. 2.

Расчеты поля и компенсация аберраций про-
водились с использованием программного пакета 
k-Wave (k-wave.org) [26, 29]. Данный комплекс ре-
ализует численный псевдоспектральный метод ре-
шения системы уравнений линейной акустики:
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где u – колебательная скорость частиц среды, 
ρ0(r) – плотность среды, зависящая от радиус-век-
тора r, p  – акустическое давление, ρ – акустиче-
ское возмущение плотности, d – смещение частиц 
среды (т.е. u d= ∂ ∂t), c0(r) – скорость звука, α0(r) – 
параметр для расчета коэффициента поглощения  
α = 4π2α0  f0

2, M(r, t) – “источники массы”, описыва-
ющие ультразвуковой источник.

Трехмерная область расчета задавалась в декар-
товых координатах. Шаг пространственной расчет-
ной сетки был одинаков по всем направлениям и 
равен Dx = Dy = Dz = 0.4 мм, а ее размер составлял 
730×730×412 точек. Расчетная сетка с каждой сто-
роны была окружена идеальным согласующим сло-
ем (PML), занимающим 10 точек в каждом направ-
лении. Шаг временной сетки выбирался согласно 
критерию Куранта–Фридрихса–Леви и удовлет-
ворял условию CFL = 0.3, где CFL c t x≡ DmaxD ,  
cmax – максимальная скорость звука в рассматрива-
емой модели, что является критерием устойчивости 
расчетов для используемой численной схемы [29].

На первом этапе моделирования поле распро-
странялось со сферической поверхности решетки 
до плоскости xy, касательной к излучателю в его 
вершине и расположенной в воде при z = 0 (рис. 
2). Данный шаг был необходим для того, чтобы из-
бежать ошибки, связанной с неточным заданием 
сферической поверхности в узлах эквидистантной 
сетки в декартовых координатах. Фазы на элемен-
тах решетки задавались равными нулю, и расчет 
нормальной компоненты колебательной скоро-
сти на плоскости xy проводился с использованием 
интеграла Рэлея [28, 30]. Нормальная компонента 
колебательной скорости uк связана с источниками 
массы M(r, t) следующим образом [28]:

	 M x y t
u x y t

x
к( , , )

( , , )
,=

D
2rвода 	 (2)
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где ρвода – плотность воды, Δx – шаг расчетной сет-
ки. В программном пакете k-Wave источник задает-
ся с помощью матрицы давления source.p и может 
быть выражен как 0.5cводаΔxM [26]. После задания 
граничного условия на касательной к излучателю 
плоскости xy проводилось моделирование распро-
странения ультразвука через согласующий слой 
воды и далее в неоднородной среде тела человека 
без компенсации аберраций. Полученные результа-
ты использовались для анализа влияния эффектов 
аберраций на искажение фокусировки.

Компенсация аберраций проводилась в три эта-
па. Сначала, используя данные расчета поля в от-
сутствие компенсации аберраций, находилось по-
ложение максимума поля внутри миомы, которое 
всегда несколько отличается от центра кривизны 
излучателя. Ранее было показано, что по сравнению 
с фокусировкой в геометрический центр излучате-
ля фокусировка в точку максимума после проведе-
ния компенсации аберраций позволяет получить 
большую амплитуду давления в целевой точке [28]. 
Поэтому, после нахождения координат максимума 
поля в данную точку помещался точечный гармо-
нический источник M ~ sin(2πf0t) и далее модели-
ровалось распространение сферической волны до 
плоскости xy с использованием k-Wave (рис. 2). На 
третьем этапе проводился подбор фаз на элементах 
решетки, которые наилучшим образом воспроиз-
водят полученное распределение комплексной ам-
плитуды давления на плоскости xy. Для ускорения 
расчетов использовалась комбинация аналитиче-
ского метода решения интеграла Рэлея и метода 
наименьших квадратов [10, 28]. Сначала, в пред-
положении распространения волны в воде, поле с 
плоскости xy с помощью интеграла Рэлея перено-
силось на параллельную плоскость xʹyʹ, располо-
женную на расстоянии z = F/2 в дальнем поле каж-
дого из элементов решетки, и представлялось в виде 
линейной комбинации аналитических решений для 
каждого из элементов с варьируемой амплитудой и 

фазой: � �
p C ui ij j

j

N

=
=

∑
1

, где �pi – комплексные амплиту-

ды давления в узлах расчетной плоскости z = F/2, 
коэффициенты Cij  известны и зависят от взаимного 
расположения элемента излучателя и узла на пло-
скости, �u j  – комплексные амплитуды колебатель-
ной скорости на элементах излучателя, i N x у= 1 2,..., , ,  
Nx,у = 730 – количество узлов сетки, одинаковое 
вдоль осей Ox и Oy, j N= 1,..., , N = 256 – количе-
ство элементов излучателя. Приравнивая получен-
ные комплексные амплитуды давления в каждом из 
узлов сетки на плоскости xʹyʹ, была получена систе-
ма уравнений для амплитуд колебательной скоро-
сти �u j  на элементах решетки. Поскольку количество 
узлов сетки на плоскости xʹyʹ (уравнений системы), 
существенно больше количества элементов ре-
шетки (неизвестных величин), то система являет-
ся переопределенной. Поиск наиболее точного ее 

решения производился методом наименьших ква-
дратов и подробно описан в работах [28, 31]. Были 
получены комплексные амплитуды колебательной 
скорости для каждого элемента излучателя, при 
этом полученные фазы скорости инвертировались, 
а амплитуда на элементах задавалась одинаковой 
для всех элементов. Далее расчет поля проводился 
с учетом полученной компенсации аберраций.

РЕЗУЛЬТАТЫ

Проверка точности численного решения 
задачи на примере фокусировки в воде

Для проверки корректности выбора простран-
ственных и временных шагов численного моделиро-
вания было проведено сравнение результатов расче-
та поля, полученных с использованием программно-
го пакета k-Wave и интеграла Рэлея. Моделирование 
проводилось для случая фокусировки в воде, а все 
элементы решетки излучали синфазно. На рис. 3 
представлены распределения амплитуды давле-
ния, нормированной на характерную амплитуду 
давления на поверхности решетки pA/p0, p0 = v0c0r0,  
где v0 – амплитуда колебательной скорости на эле-
менте излучателя, вдоль оси Oz и в поперечном 
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Рис. 3. Рассчитанные численно с помощью програм-
мы k-Wave распределения нормированной амплиту-
ды давления pA/p0 при фокусировке в воде (точки) в 
сравнении с аналитическими решениями (сплошные 
кривые): (а) – вдоль оси излучателя Oz, (б) – в по-
перечном направлении Ox в фокальной плоскости.
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направлении вдоль оси Ox в фокальной плоскости 
излучателя. Видно, что результаты, полученные в 
программном пакете k-Wave (точки на графике), 
хорошо согласуются с результатами расчета поля 
интегралом Рэлея (сплошные линии). Отличия в 
значениях нормированной амплитуды давления  
pA/p0, включая максимум поля pmax/p0 = 170.9 (k-Wave) 
и pmax/p0 = 171.0 (интеграл Рэлея), составляют менее 1%.

Акустическая модель тканей 
брюшной и тазовой полости

Акустическая модель брюшной и тазовой поло-
сти проиллюстрирована на рис. 4 на примере сег-
ментации трехмерных данных КТ по разным типам 
тканей. Показано также расположение излучателя 
относительно тела пациента. Для удобства на ри-
сунке приводятся только сегменты кости и пище-
варительных газов в кишечнике, красным отмечен 
геометрический центр излучателя. Видно, что в ко-
нус облучения (отмечен темно-синим цветом) по-
падает сегмент кости, акустические свойства кото-
рого наиболее сильно отличаются от окружающих 
мягких тканей. Наибольшая площадь кости в кону-
се облучения составляет 13 см2 на расстоянии 55 см 
от фокуса или 17% от площади сечения конуса на 
данном расстоянии.

Двухмерные срезы трехмерной акустической мо-
дели показаны на рис. 5 на примере среза в пло-
скости zy, где ось Oz – ось излучателя. В результате 
сегментации были выделены следующие сегменты:  
1 – вода (внешняя среда), 2 – кожа, 3 – жир, 4 – другие 
ткани (в том числе миома), 5 – кость, 6 – газ (рис. 5а).  
Распределения плотности и скорости звука в той же 
плоскости показаны на рис. 5б и 5в, соответствен-
но. При этом, как упоминалось выше, области со 
скоростью звука ниже 1412 м/с были заполнены во-
дой. Так, в расчетной матрице весь сегмент “газ” и 
области других сегментов с низкой скоростью звука 
имели акустические параметры воды, ρ0 = 1000 кг/м3  
и c0 = 1500 м/с. Коэффициент поглощения для 
воды полагался равным нулю α = 0 дБ/см. Для 
мягких тканей (4-й сегмент, “другие ткани”) сред-
няя скорость звука равнялась cдр.ткани = 1550 м/с, 
для жира cжир = 1450 м/с, кожи cкожа = 1500 м/с и 

для кости cкость = 1800 м/с [22,  25]. Коэффици-
енты поглощения были соответственно равны  
αдр.ткани = 0.7522 дБ/см, для жира αжир = 0.4614 дБ/см,  
для кожи αкожа = 2.205 дБ/см и для кости  
αкость = 5.081 дБ/см [24, 25].

Фокусировка ультразвукового пучка 
в ткани миомы матки

При моделировании фокусировки ультразву-
кового пучка в ткани миомы матки без компен-
сации аберраций были получены распределения 

10 см
газ кость

1

2

Рис. 4. Геометрия облучения миомы матки в числен-
ном эксперименте. Темно-синим цветом выделен ко-
нус облучения. Цифрами отмечены: 1 – положение 
геометрического фокуса ультразвукового излучателя 
в виде 256-элементной решетки, 2 – сферическая по-
верхность излучателя с мозаичным распределением 
элементов.
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Рис. 5. (а) – Результат сегментации данных КТ по типам ткани на примере среза в плоскости zy: 1 – вода (темно-си-
ний), 2 – кожа (желтый), 3 – жир (голубой), 4 – другие ткани (оранжевый), 5 – кость (синий), 6 – газ (зеленый). 
(б) – Распределение коэффициента поглощения α, соответствующее сегментации. Цифрами обозначены различные 
среды. (в) – Распределение плотности ρ0, рассчитанное из единиц HU.
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амплитуды давления pA/p0, нормированной на ам-
плитуду давления на элементах излучателя, в двух 
аксиальных плоскостях излучателя zy и zx и в по-
перечной плоскости xy, проходящей через мак-
симум поля, создаваемого излучателем. На рис. 6 
представлены распределения pA/p0 в трех плоско-
стях zy, zx, xy. Видно, что поле сильно искажено, 
фокальная область размыта, отсутствует единствен-
ный выраженный фокус и возникает множество 
дополнительных максимумов давления поля. При 
этом максимум амплитуды давления, достижимый 
при таком облучении, составляет pmax/p0 = 12.1, что 
составляет 7% от случая фокусировки без потерь в 
воде. При этом присутствуют многочисленные по-
бочные максимумы в стороне от основного, кото-
рые соизмеримы с ним по амплитуде. Так, наблю-
дается максимум практически равный основно-
му, (pA/p0 = 12.1), который расположен от него на 
расстоянии 1.2 см. Для клинической практики это 
означает, что в случае достижения режимов, доста-
точных для разрушения ткани, в области основного 
максимума поля, ткань также будет разрушена вне 
целевой области. Такое облучение может затронуть 
органы вне целевой области лечения и быть небезо-
пасным для пациентов. Поэтому для реализуемости 
операции с помощью мощного фокусированного 

ультразвука необходимо учитывать наличие аберра-
ций, вносимых акустическими неоднородностями 
тканей, и компенсировать их.

Компенсация аберраций проводилась для точки 
основного максимума поля, полученного при рас-
чете без компенсации аберраций. Основной мак-
симум был смещен относительно геометрического 
центра излучателя на 1.2 мм вдоль оси Oy и на –4 мм 
вдоль оси Oz. Смещение вдоль оси Ox отсутствова-
ло. Результат распределения величины pA/p0 в трех 
плоскостях zy, zx, xy представлен на рис. 7. Вид-
но, что после проведения компенсации аберраций 
формируется единственный максимум поля, при 
этом коэффициент усиления равен pmax/p0 = 39.0, 
что составляет 23% от случая фокусировки в воде. 
Таким образом, предложенный ранее алгоритм 
компенсации аберраций позволяет достичь точной 
фокусировки и увеличить в данном примере макси-
мальную амплитуду давления в 3.2 раза по сравне-
нию со случаем без компенсации.

На рис. 8 представлено сравнение трехмерных 
распределений амплитуды давления pA/pmax, нор-
мированной на максимальную величину давления 
поля в области фокуса, для случаев проведения 
расчетов без компенсации аберраций и после нее. 
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Рис. 6. Распределения нормированной амплитуды давления pA/p0 при облучении без компенсации аберраций в трех 
плоскостях: (а) – zy (x = 0 мм); (б) – zx (y = 1.2 мм); (в) – xy (z = 146 мм); значком ο отмечен геометрический фокус 
излучателя.
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Рис. 7. Распределения нормированной амплитуды давления pA/p0 при облучении с компенсацией аберраций в трех 
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излучателя.
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Видно, что компенсация аберраций позволяет по-
лучить в целевой области локализованную фокаль-
ную область (рис. 8б), ширина которой по полувы-
соте не превосходит 1.5 мм, а длина составляет око-
ло 6.0 мм, что соответствует случаю фокусировки в 
воде (рис. 3).

ЗАКЛЮЧЕНИЕ
В работе проведен численный эксперимент по 

фокусировке ультразвукового пучка в область ми-
омы матки с использованием многоэлементного 
излучателя нового класса в виде рандомизирован-
ной мозаичной решетки с абсолютно плотным за-
полнением элементами. На примере анонимизиро-
ванных данных КТ пациентки с миомой была по-
строена акустическая модель и проанализировано 
влияние неоднородных слоев брюшной стенки на 
искажение фокальной области пучка и проведе-
на оценка качества фокусировки после проведе-
ния компенсации аберраций. Точность численных 
расчетов и постановки граничного условия в про-
граммном пакете k-Wave была верифицирована с 
помощью калибровочных расчетов в воде и срав-
нения с аналитическим решениями.

Было показано, что присутствие неоднород-
ных по толщине и структуре слоев жировой и мы-
шечной ткани на пути пучка приводит к сильным 

искажениям фокальной области пучка и появле-
нию дополнительных максимумов поля, по ве-
личине сравнимых с основным. Предложенный 
алгоритм компенсации аберраций позволил вос-
становить фокальную область, по длине и ширине 
соответствующую фокусировке в воде, и повысить 
амплитуду давления в целевой точке в 3.2 раза. 
Развитие предложенного подхода потенциально 
позволит увеличить количество возможных для ле-
чения случаев при использовании теплового HIFU 
и представляется критически важным для клини-
ческого использования новых нелинейных про-
токолов облучения в режимах ГК. В дальнейших 
исследованиях в направлении клинического ис-
пользования метода ГК для лечения миом плани-
руется набор статистики в численном эксперимен-
те на примере данных КТ различных пациенток, 
моделирование создания объемных разрушений 
с помощью электронного и механического пере-
мещения фокуса, а также дальнейшая реализация 
облучения образцов миомы матки ex vivo с дости-
жением режимов ГК.

Работа поддержана грантом РНФ №20-12-00145 
в части развития метода коррекции аберраций, про-
ектом Междисциплинарных научно-образователь-
ных школ МГУ № 23-Ш06-02 и стипендией фонда 
“Базис” для аспирантов № 22-2-10-6-1 в части об-
работки данных КТ.
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Рис. 8. Трехмерные распределения амплитуды давления pA/pmax, нормированные на максимум давления, в случаях 
(а) – без компенсации аберраций и (б) – после компенсации аберраций. Значком * отмечен геометрический фокус 
излучателя.
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Compensation for aberrations using high-intensity focused ultrasound  
for destruction of uterine fibroids

D. D. Chupovaa,  P. B. Rosnitskiyb,  V. E. Sinitsync,  E. A. Mershinac,  
O. A. Sapozhnikova,  V. A. Khokhlovaa

aLomonosov Moscow State University, Faculty of Physics, Leninskie Gory 1, Moscow, 119991 Russia
bDivision of Gastroenterology, Department of Medicine, University of Washington School of Medicine, Seattle, WA, USA
cUniversity Clinic of Medical Research and Educational Institute of Lomonosov Moscow State University, Lomonosovsky 

prospect 27, Moscow 119192, Russia
*e-mail: daria.chupova@yandex.ru

In a numerical experiment, we analyzed the distortion of an ultrasound beam when focusing through 
the abdominal wall into the area of ​​uterine fibroids and assessed the possibility of compensation for 
aberrations caused by inhomogeneities of human body tissues. A three-dimensional acoustic model of 
the female pelvic organs was constructed based on anonymized CT data. The field was calculated by 
combining the analytical method for calculating the Rayleigh integral and the pseudospectral method 
for solving the wave equation in an inhomogeneous medium (k-Wave software package). The diffraction 
algorithm for compensation for aberrations was based on modeling the propagation of a spherical wave 
from the focal point to the surface of an ultrasonic phased array and optimizing the selection of phases 
on its elements using the least squares method. A model of a 256-element compact array with an operat-
ing frequency of f = 1.2 MHz and an aperture number of F# = 0.75 was used. Significant field distortions 
and the occurrence of side maxima comparable in amplitude to the main one are demonstrated in the 
absence of aberration compensation. Compensation for aberrations allowed to ensure precise focusing 
in the target area and increase the pressure amplitude in focus by 3.2 times.

Keywords: Medical acoustics, high-intensity focused ultrasound, multi-element phased array, computed 
tomography, uterine fibroids, numerical modeling.
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