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Введение

Актуальность работы связана с необходимостью развития методов мате
матического моделирования физических процессов в сложных многокомпонент
ных биологических тканях и органах для различных медицинских приложений.
Важным представляется моделирование тепловых процессов при наличии раз
личных патологий, вызывающих изменения температуры в организме, для
задач медицинской диагностики широкого круга заболеваний различных ор
ганов, включая онкологию молочной железы, варикозные заболевания нижних
конечностей, инсульт головного мозга, артриты различных суставов, болезни
почек и мочевого пузыря и др. (см. [A1] и ссылки там).

Онкологические заболевания являются одной из основных причин смерт
ности в мире и за последние 10 лет заболеваемость раком в мире выросла
на 33%. В 2020 году заболели раком 19.3 млн. человек и почти 10 млн.
человек скончалось от него. По данным Всемирной организации здравоохра
нения (ВОЗ) наибольшее число случаев смерти от онкологии происходит
от рака легких, желудка, печени, молочной железы. В 2020 году наиболее
распространенным видом рака (с точки зрения количества новых выявлен
ных случаев) стал рак молочной железы (2.26 млн. случаев). По данным
ВОЗ от рака груди умирают более 600 тыс. женщин в год. Рак молочной
железы (МЖ) также встречается и у мужчин, при этом процент смерт
ности среди них значительно выше относительно женщин. Своевременная
диагностика рака груди сильно увеличивает шансы на выздоровление. Ес
ли диагноз ставят на первой стадии, то выздоравливают 98% пациентов.
Наиболее распространенными методами обследования молочных желез в совре
менной медицинской практике являются лучевое исследование, маммография,
прицельная рентгенография, флюорография, компьютерная томография, уль
тразвуковое обследование, термоакустическая томография, цитологическое
исследование. Несмотря на обилие методов диагностики онкологии, все они об
ладают различными недостатками, причем некоторые оказывают негативное
побочное воздействие на пациента. При этом ни один из методов не гарантиру
ет надежной диагностики рака на ранней стадии.
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Определенные преимущества может иметь радиомикроволновая термо
метрия1 (РТМ), основывающаяся на разницах температур в различных зонах
тканей при измерении их собственного электромагнитного излучения, как в
микроволновом диапазоне (дает глубинную яркостную температуру), так и
инфракрасном диапазоне для определения поверхностной температуры. Вос
палительные процессы приводят к повышению температуры, и этот метод
позволяет обнаруживать заболевания на ранних стадиях. Достоинством тако
го подхода является неинвазивность и отсутствие какого-либо облучения для
пациента. Так как радиотермометр измеряет собственное электромагнитное
поле человека, поэтому противопоказания к процедуре отсутствуют. Научно
техническая база метода и первый отечественный радиотермометр разработаны
усилиями С. Г. Веснина, А. Г. Гудкова, В. Ю. Леушина, И. А. Сидорова,
М. К. Седанкина. Повышение эффективности РТМ диагностики только на
основе медицинских обследований сталкивается с рядом принципиальных про
блем в случае ранней диагностики. Использование методов математического
моделирования позволяет существенно продвинуться в решении этой задачи.
Новые возможности связаны с развитием методов на основе интеграции данных
натурных измерений и результатов имитационного моделирования тепловых
процессов.

Первые работы по описанию переноса тепла внутри биологических тканей
начали появляться с 40–50-х гг. XX века, начиная с работы Гарри Пенне
са, который рассмотрел уравнение биотеплового баланса с учетом влияния
кровеносной системы. Развитием модели для задач РТМ стал самосогласо
ванный расчет микроволнового электромагнитного поля внутри биоткани для
оценки яркостной температуры в приближении однородной среды с постоянны
ми физическими характеристиками. Последующий переход к многослойному
двумерному приближению в виде последовательного набора тканей (кожа, мыш
цы, кости, жир и др.) не учитывал реальной сложной внутренней структуры
биоткани, пространственной геометрии ее компонент и сильно неоднородных
распределений таких характеристик, как теплопроводность, плотность, тепло
емкость, диэлектрическая проницаемость, удельное сопротивление на малых
масштабах. Важным представляется необходимость учета влияния естествен
ных неопределенностей физических и геометрических параметров тканей и

1Используются и другие термины, например, радиотермометрия, микроволновая радио
термометрия.
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перехода к статистическим моделям, учитывающим реальный разброс этих ха
рактеристик в условиях проведения медицинских измерений. Всё это требует
разработки методов построения больших наборов моделей биологических тка
ней с мелкомасштабной пространственной многокомпонентной структурой в
трехмерном приближении, как для моделирования пространственных распре
делений тепловых и радиационных полей, так и процесса измерения яркостной
температуры. Актуальным также представляется развитие методов обработ
ки термометрических данных на основе алгоритмов машинного обучения и
имитационного моделирования процесса РТМ-измерений для повышения эф
фективности диагностики онкологических и других заболеваний.

Целью данной работы является разработка новых методов математиче
ского моделирования физических процессов в биотканях с учетом реалистичной
внутренней неоднородной структуры биоткани и всех основных физических
факторов, определяющих динамику радиационных и тепловых полей в биотка
нях, для повышения эффективности диагностики заболеваний, прежде всего,
онкологии молочной железы, на основе метода микроволновой радиотермомет
рии с применением алгоритмов машинного обучения.

Для достижения поставленной цели необходимо решить следующие за
дачи:

1. Разработать методы построения 3D моделей биотканей, учитывающие
их многокомпонентную структуру и сложную внутреннюю геометрию. Постро
ить множество моделей молочных желез, нижних конечностей и головного
мозга, различающихся внутренней геометрической структурой и физическими
характеристиками компонент.

2. Разработать метод моделирования совместной динамики тепловых про
цессов и электромагнитного микроволнового поля в реалистичных моделях
биотканей молочной железы для построения пространственных распределений
яркостной температуры.

3. Разработать информационные модели программного обеспечения для
расчета яркостной температуры, обработки данных и их визуализации. Реали
зовать проблемно-ориентированные комплексы программ для моделирования
тепловых и электромагнитных полей внутри биологических тканей, а также
процесса измерения антенной-аппликатором микроволнового радиотермометра.
Провести тестирование численных моделей.
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4. Провести серии вычислительных экспериментов для комплексного ис
следования динамики температурных и радиационных полей внутри моделей
молочной железы, головного мозга и нижних конечностей.

5. Разработать алгоритм валидации результатов имитационного моде
лирования, предназначенный для построения набора моделей, которые ста
тистически согласуются с термометрическими данными реальных измерений
яркостных и поверхностных температур. Разработать метод формирования
комбинированного набора данных, основанного на объединении двух выборок,
первая из которых формируется по результатам реальных радиотермометри
ческих измерений, а другая — по результатам имитационного моделирования
тепловых и радиационных процессов внутри моделей биоткани.

6. Провести анализ эффективности применения различных методов ма
шинного обучения с использованием комбинированного набора термометриче
ских данных при решении задач диагностики рака молочной железы.

7. Исследовать пределы применимости метода микроволновой термомет
рии для детектирования рака молочной железы на основе анализа комбиниро
ванных термометрических данных, включающих как медицинские измерения,
так и результаты имитационного моделирования. Оценить минимальные разме
ры опухоли, выявляемые методом радиомикроволновой термометрии.

8. Обобщить статический метод измерения и обработки температурных
полей на случай нестационарного режима изменения температуры в биотка
ни в процессе адаптации организма к условиям внешней среды (динамический
метод).

9. Разработать новую схему проведения обследования молочной желе
зы, основанную на увеличенном количестве точек измерения по сравнению со
стандартной методикой. Провести сравнительный анализ эффективности диа
гностики различных схем обследования.

Основные положения, выносимые на защиту:
1. Разработан новый метод моделирования динамики яркостной и тер

модинамической температур в многокомпонентных биологических тканях,
отличающийся учетом реалистичной внутренней геометрии на различных мас
штабах, особенностей пространственной структуры кровеносной системы и
неоднородности физических характеристик различных биокомпонент.

2. Созданы программные комплексы «BioBright» и «BioRadioMed» на ос
нове численного интегрирования системы уравнений Максвелла и уравнения
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теплопроводности, позволяющие вычислять динамику пространственных рас
пределений яркостной температуры внутри сложных биологических тканей,
которая согласуется с результатами медицинских измерений.

3. Разработан итерационный алгоритм валидации имитационных моделей
молочных желез на основе методов машинного обучения, который повышает ка
чество термометрических данных и обеспечивает создание комбинированного
набора данных, объединяющего как медицинские измерения, так и результа
ты численного моделирования. Анализ эффективности применения различных
методов машинного обучения с использованием комбинированного набора тер
мометрических данных выявил два наилучших — метод ближайших соседей и
градиентный бустинг, которые увеличивают эффективность диагностики рака
молочной железы на 40 и 65 процентов соответственно, по сравнению с выбор
кой данных, включающей только медицинские измерения.

4. Построенный комбинированный набор моделей молочных желез с ис
пользованием различных методов машинного обучения позволил рассчитать
зависимости размера опухоли, которая может быть обнаружена, от ее удель
ного тепловыделения. Опухоль размером до 1 см может быть обнаружена при
удельном тепловыделении 30 000 Вт/м3 или более, что соответствует стадии
ее быстрого роста.

5. Предложен и реализован динамический метод проведения медицинских
нестационарных измерений яркостной и поверхностной температур молочной
железы, который повышает эффективность медицинской диагностики онко
логических заболеваний на 4 % и специфичность на 7 % при использовании
комбинированного набора термометрических данных. Разработан новый метод
РТМ диагностики на основе 17 точечной схемы измерения температуры молоч
ной железы вместо стандартной 9 точечной схемы, что позволяет увеличить
эффективность диагностики на 3 % и чувствительность на 5 %.

Соответствие паспорту специальности. iСодержание диссертации
соответствует пунктам 1, 4–7 паспорта специальности «Математическое моде
лирование, численные методы и комплексы программ».

Научная новизна:
1. Предложен и реализован новый метод моделирования термодинами

ческой и яркостной температур в биотканях, отличительной особенностью
которого является учет сложной внутренней структуры биоткани, иерархи
ческой кровеносной системы, пространственной неоднородности физических
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характеристик. Этот метод позволяет также исследовать нестационарные теп
ловые процессы для повышения качества медицинской диагностики.

2. Создано новое программное обеспечение для моделирования тепловых
процессов в биологических тканях со сложной многокомпонентной структу
рой, которое позволяет учитывать сильную пространственную неоднородность
набора физических и геометрических параметров биокомпонент, который
определяет пространственно-временную динамику рассчитываемых электро
магнитных и тепловых полей.

3. Впервые построены 3D модели молочных желез для расчета яр
костной температуры, которые воспроизводят данные натурных медицинских
измерений глубинных и кожных температур молочных желез, и учитывают
адаптационные механизмы организма человека к условиям окружающей среды
во время проведения медицинских измерений.

4. Предложен и протестирован новый метод оценки качества диагностики
раковых заболеваний молочной железы в зависимости от размера опухоли на
основе проведения вычислительных экспериментов и алгоритмов машинного
обучения.

5. Разработан новый итерационный алгоритм валидации результатов
численного моделирования, позволяющий повышать качество полученных моде
лей, за счет варьирования набора физических и геометрических характеристик
биотканей, а также граничных условий.

6. Предложен новый метод построения комбинированного набора тер
мометрических данных, объединяющих результаты медицинских измерений и
имитационного моделирования на основе более чем 2000 «виртуальных» паци
ентов.

7. Впервые получены оценки влияния неоднородностей физических па
раметров биокомпонент (диэлектрическая проницаемость, коэффициент теп
лопроводности, удельное тепловыделение из-за наличия опухоли и др.) на
распределения яркостной температуры за счет естественной вариативности
свойств биоткани.

8. Впервые исследованы пределы применимости РТМ метода для обнару
жения рака молочной железы.

9. Предложена новая схема РТМ измерений внутренних и поверхностных
температур с использованием 17 точек для одной молочной железы и 38 точек
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для пары МЖ, которая является более эффективной по сравнению с традици
онно используемой схемой (9 и 22 соответственно).

10. Предложен новый метод для диагностики заболеваний различных ор
ганов и тканей на основе моделирования временных рядов РТМ измерений и
уникальных натурных данных о динамике пространственных распределений
температуры пациентов на заданном интервале времени.

Практическая значимость обусловлена направленностью исследова
ния на решение важнейшей задачи повышения эффективности диагностики
онкологических заболеваний на ранней стадии. Программный комплекс для
расчета яркостной температуры в биотканях может применяться не только в
исследованиях, связанных с изучением влияния тепловых источников, модели
рующих раковые опухоли, на тепловые поля, но и для других медицинских
проблем, основанных на применении радиотермометрии для диагностики са
мых различных заболеваний широкого круга органов, связанных с изменениями
температурных полей.

Достоверность полученных результатов обеспечивается корректностью
формулировок задач математической физики и принятых допущений, приме
нением строгих математических моделей, численных методов и алгоритмов.
Проведенное сопоставление результатов с решением тестовых задач в предель
ных случаях, а также с аналитическими решениями, дает удовлетворительное
согласие. Используемые численные алгоритмы обеспечивают необходимую
точность решений и устойчивость. Имеется согласие между результатами чис
ленных экспериментов с достаточно большой выборкой данных натурных
измерений. Результаты моделирования находятся в соответствии с результата
ми, полученными зарубежными и отечественными авторами в частных случаях.

Апробация работы. Основные результаты диссертационной работы до
кладывались на: 2nd International Conference on Technology Enhanced Learning in
Higher Education (TELE 2022, г. Липецк), 3rd International Conference on Control
Systems, Mathematical Modeling, Automation and Energy Efficiency (SUMMA)
(г. Липецк, 2021 г.), VII и VIII Международной конференции «Математиче
ская биология и биоинформатика» (г. Пущино, 2018 г., 2020 г.), International
conference PhysicA.SPb/2021 (г. Санкт-Петербург, 2021 г.), V, VI и VII Между
народной конференции и молодёжной школе «Информационные технологии и
нанотехнологии» (г. Самара, 2019 г., 2020 г., 2021 г.), XIV Машеровские чтения
(Витебский гос. ун-т, г. Витебск, 2020 г.), Creativity in Intelligent Technologies
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and Data Science Third Conference, CIT&DS 2019 (г. Волгоград, 2019 г.), The
6th International Conference on Health Information Science (HIS 2017) (г. Москва,
2017 г.), XXIV Международной научной конференции студентов, аспирантов
и молодых ученых «Ломоносов» (г. Москва, 2017 г.), XII и XIII Всероссий
ской школе-конференции молодых ученых «Управление большими системами»
(г. Волгоград, 2015 г., г. Самара, 2016 г.), III Международной конференции «Гео
метрический анализ и его приложения» (г. Волгоград, 2016 г.).

Результаты диссертационной работы включены в отчеты по следующим
научным грантам и проектам:

1. Грант РФФИ № 19-47-343008 р_мол_а (2019-2021) «Разработка метода
математического моделирования тепловых процессов в молочной железе для
задач диагностики» (руководитель).

2. Грант РФФИ № 19-37-90142 Аспиранты (2019-2022) «Компьютерное
моделирование физических процессов внутри молочной железы: верификация
моделей и проблема повышения эффективности медицинской диагностики» (ис
полнитель).

3. Грант РФФИ № 19-01-00358 А (2019-2022) «Математические модели
радиационных полей и анализа данных микроволновой радиотермометрии в
ранней диагностике рака молочных желез» (исполнитель).

4. Грант РФФИ № 15-47-02642 р_поволжье_а (2015-2017) «Вычислитель
ные эксперименты по исследованию особенностей пространственно-временных
распределений температуры в биоткани молочной железы» (исполнитель).

5. Госзадание МОН РФ № 2.852.2017/4.6 (2017-2019) «Создание программ
ного обеспечения для моделирования физических сред и природных явлений»
(исполнитель).

6. Госзадание МОН РФ № 0633-2020-0003 (2020-2022) «Разработка парал
лельных алгоритмов и создание программного обеспечения для моделирования
нелинейной динамики сплошных сред» (исполнитель).

Публикации. Основные результаты по теме диссертации изложены в 30
публикациях, 10 из которых в журналах, индексируемых в БД Scopus и/или
Web of Science, 4 — в журналах из Перечня ВАК, 16 — в других изданиях.
Получено два свидетельства о регистрации программы для ЭВМ.

Личный вклад. Автор создал программный комплекс «BioRadioMed»
для расчета распределений внутренней, поверхностной термодинамических
температур и электромагнитного поля внутри биоткани. Также Автором
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разработан программный комплекс «BioBright» для моделирования работы
радиотермометра, измеряющего яркостную температуру в неоднородных био
логических тканях. Было проведено ∼ 2000 вычислительных экспериментов,
моделирующих процесс измерения яркостной и термодинамической темпера
тур в биотканях молочной железы. Автор обработал результаты всех расчетов,
провел анализ вычислительных экспериментов и визуализацию данных. Пред
ложил и реализовал алгоритм построения 3D моделей внутренней геометрии
биотканей с заданными характеристиками. Соискатель предложил и реализо
вал метод построения комбинированного набора термометрических данных,
объединяющих результаты медицинских измерений и имитационного моде
лирования. Автор предложил и разработал динамический метод проведения
медицинских РТМ измерений, в том числе, организовал соответствующие ме
дицинские измерения. Автор самостоятельно исследовал эффективность новой
схемы с большим числом точек измерений температуры для диагностики рака
молочной железы. Анализ термометрических данных проведен на основе про
граммно реализованных восьми алгоритмов машинного обучения.

Основные результаты диссертации опубликованы в 30 работах, из них 11
публикаций без соавторов. В остальных 17 работах соискатель является первым
автором в 12 публикациях.

В работах, выполненных с соавторами, соискатель предложил метод мо
делирования физических процессов в неоднородных биологических тканях,
провел и обработал результаты всех вычислительных экспериментов.

Объем и структура работы. Диссертация состоит из введения, 4 глав,
заключения и 1 приложения. Полный объём диссертации составляет 178 стра
ниц, включая 77 рисунков и 13 таблиц. Список литературы содержит 217
наименований.
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Глава 1. Математические модели физических процессов в
биологических тканях и создание 3D моделей многокомпонентных

биотканей

В данной главе описаны математические методы, применяемые для мо
делирования тепловых и электромагнитных полей в биологических тканях.
Представлены пределы применимости и главные допущения рассматриваемых
математических моделей. В §1.2 проводится анализ методов измерения внутрен
ней температуры биотканей. В §1.3 предлагаются методы создания 3D моделей
многокомпонентных биотканей, применяемых в качестве исходной геометрии
для задач численного моделирования. Реализован итерационный алгоритм по
строения 3D моделей многокомпонентных неоднородных биологических тканей,
базирующийся на информации, полученной из медицинских атласов, и реко
мендациях экспертов. Результаты первой главы опубликованы в [A1; A2; А14;
А23; А26].

1.1 Математические модели физических процессов в
биологических тканях

Для изучения характера биофизических процессов, протекающих в биоло
гических тканях, активно применяются методы математического моделирова
ния. Имеется широкий спектр физических явлений, наблюдаемых в биотканях:
тепловые, электромагнитные, оптические и др. Многие из них находят примене
ние в практических областях, в том числе и в медицине [1—3]. Одна из основных
задач – выявление параметров, которые можно использовать для диагностики
и мониторинга функционального состояния организма [4—6].

1.1.1 Модели тепловых процессов

В живых организмах на протяжении всей жизни происходит образование
тепла (тепловой энергии). Широкий класс факторов оказывает влияние на этот
процесс: внешние условия, кровеносная система, гормональная система, мета
болические процессы и др. Учитывая большое количество неопределенностей,
сложную структуру биологических тканей, для описания тепловых процессов
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приходится прибегать к ряду допущений, выбор которых зависит от решаемой
задачи и целей моделирования.

Так, например, разрабатываются математические модели для изучения
процесса замораживания биологических органов для задач трансплантологии
[7]. В частности, математическое моделирование процесса замораживания тка
ни печени хорошо согласуется с экспериментальными данными о структуре
ткани, замороженной в контролируемых термических условиях, и реакции
клеток печени на изменение скорости охлаждения [8]. Особый интерес пред
ставляют аналитические модели решения задач теплопроводности [9].

Модель Пеннеса и ее модификации для описания тепловой
динамики в биологических тканях. Динамика тепловых процессов в био
логических тканях адекватно описывается следующей моделью

ρ𝐶
𝜕𝑇

𝜕𝑡
= ∇λ∇𝑇 +𝑄𝑏𝑙 +𝑄𝑚𝑒𝑡, (1.1)

где ρ – плотность, 𝐶 – теплоемкость ткани, 𝑇 – термодинамическая темпе
ратура, λ – теплопроводность ткани, ∇⃗ =

{︁
𝜕
𝜕𝑥 ,

𝜕
𝜕𝑦 ,

𝜕
𝜕𝑧

}︁
— оператор набла,

𝑄𝑏𝑙 – количество теплоты, выделяемое кровотоками, 𝑄𝑚𝑒𝑡 – количество теп
лоты, выделяемое тканями в результате метаболических процессов. Она была
предложена в 1948 году Гарри Пеннесом [10]. Одним из ключевых допуще
ний этой модели является то, что она не учитывает локальную структуру
кровеносной системы, а метаболическое тепло выделяемое биотканями рав
номерно распределено во всем объеме. Стоит отметить, что данная модель
дает достаточно хорошее согласие с натурными данными [11; 12]. Значитель
ное количество современных исследований в области моделирования тепловых
процессов в биологических тканях базируются на уравнении (1.1) [11; 13—15].
Активно проводятся аналитические исследования модели (1.1) и ее доработка
[16; 17]. Основанная на модифицированной версии уравнения Пеннеса, упро
щенная одномерная модель биотеплопередачи живых тканей в установившемся
состоянии применяется к исследованиям механизма теплопередачи во всем те
ле, разработаны альтернативные нелинейные модели для описания теплообмена
между тканями и кровью [18]. Предполагается использование в уравнении (1.1)
дробной производной по времени первого порядка. Изучаются и обсуждают
ся альтернативные версии данного уравнения, учитывающие зависящую от
температуры изменчивость перфузии тканей, а также границы скорости распро
странения тепла [19]. До работы Пеннеса передача тепла от тела к окружающей
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среде количественно определялась произведением теплопроводности и задан
ного температурного градиента между тканью и окружающей средой. Более
сложной задачей была количественная оценка вклада кровотока в теплопро
водность тканевого слоя. Хотя из экспериментов было известно, что изменения
скорости тканевого кровотока, связанные с сосудистыми изменениями кожи,
существенно влияют на скорость отдачи тепла из тканей в окружающую сре
ду, математическое описание этого процесса было достаточно простым. Данная
концепция лежит в основе того, что тепло, передаваемое от крови к ткани, 𝑄𝑏𝑙,
пропорционально разнице температур между артериальной кровью, поступаю
щей в ткань, и венозной кровью, выходящей из нее

𝑄𝑏𝑙 = ρ𝑏𝑙𝐶𝑏𝑙𝑤𝑏𝑙(𝑇𝑎𝑟𝑡 − 𝑇𝑣), (1.2)

где ρ𝑏𝑙 – плотность крови, 𝐶𝑏𝑙 – теплоемкоcть крови, 𝑤𝑏𝑙 – скорость перфузии
крови, 𝑇𝑎𝑟𝑡 – температура артериальной крови, 𝑇𝑣 – температура венозной крови

Дальнейшее усовершенствование модели (1.1) было связано с корректиров
кой слагаемого (1.2), то есть с принципом учета в модели кровеносной системы.
Так в работе [20] было предложено следующее слагаемое, учитывающее кро
веносную систему

𝑄𝑏𝑙 = ρ𝑏𝑙𝐶𝑏𝑙𝑢𝑏𝑙∇𝑇𝑏𝑙. (1.3)

В данной модели предполагается, что теплообмен между тканями и кровото
ками пропорционален разности температур между двумя этими структурами.
При этом за счет 𝑢𝑏𝑙 учитывается локальная скорость кровотока.

В основе модели, предложенной в [21] лежит принцип разделения объе
ма биологической ткани на подобъем обескровленной ткани (𝑉𝑠) и подобъем
крови (𝑉𝑏𝑙)

𝑄𝑏𝑙 = ρ𝑏𝑙𝐶𝑏𝑙𝑤
*
𝑏𝑙(𝑇

*
𝑎𝑟𝑡 − 𝑇𝑡𝑖)− ρ𝑏𝑙𝐶𝑏𝑙𝑣𝑏𝑙∇𝑇𝑡𝑖 +∇𝑘𝑝∇𝑇𝑡𝑖, (1.4)

где 𝑘𝑝 – коэффициент пористости биологической ткани, 𝑇 *
𝑡𝑖 – усредненная тем

пература ткани в заданной области. Поскольку необходимо наличие детальных
сведений о сосудистой сети, включая распределение скоростей, используются и
другие приближения (1.1) [22—24]. Одним из направлений применения биотеп
ловых уравнений можно выделить моделирование механизмов теплопроводно
сти в коже человека [25; 26]. Подобного рода модели используются, например,
для прогнозирования теплофизических свойств опухоли [27]. Оригинальным
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является подход совместного использования компьютерного моделирования и
натурного эксперимента с применением специально разработанных фантомов
молочной железы и манекена грудной клетки [28; 29].

В диссертационной работе для моделирования динамики тепловых процес
сов в биологических тканях используется уравнение переноса тепла с учетом
источников

ρ(�⃗�)𝐶(�⃗�)
𝜕𝑇 (�⃗�,𝑡)

𝜕𝑡
= ∇λ(�⃗�)∇𝑇 +𝑄𝑚𝑒𝑡(�⃗�,𝑡) +𝑄𝑐𝑎𝑛(�⃗�), (1.5)

важными отличительными особенностями которого являются учет простран
ственной неоднородности всех основных физических параметров и учет кро
веносной системы, как самосогласованной части геометрии модели. При этом
температура кровотоков для МЖ принимается 𝑇𝑏𝑙 = 37∘C.

На границе между биологической тканью и окружающей средой зададим
условие непрерывности потока энергии

λ(�⃗�)�⃗�∇𝑇 (�⃗�,𝑡) = ℎ(𝑇𝑎𝑖𝑟 − 𝑇 (𝑥, 𝑦, 𝑧, 𝑡)), (1.6)

где �⃗� – вектор нормали к границе поверхности раздела «биоткань – окружа
ющая среда», ℎ – коэффициент теплопередачи (Вт/м2·∘C), 𝑇𝑎𝑖𝑟 – температура
окружающей среды [30].

Модель динамики тепла в SPH приближении. Поскольку внут
ренняя структура биотканей, в частности, молочной железы, определяется
сложной геометрией, то представляют интерес численные методы, позволяю
щие сквозным образом задавать эту внутреннюю структуру с использованием
инструментов 3D моделирования. SPH-метод позволяет естественным образом
задавать существенно неоднородное распределение физических характеристик
на малых шкалах [31].

Будем учитывать в уравнении энергии только перенос за счет теплопро
водности для моделирования динамики тепла в биологических объектах

𝑑𝑈

𝑑𝑡
= −𝑑𝑖𝑣(𝑞), (1.7)

где 𝑈 – удельная внутренняя энергия, 𝑞 – вектор теплового потока. Для
качественного описания всех неоднородностей удобно использовать вычис
лительный метод гидродинамики сглаженных частиц (SPH). Авторы в [32]
предложили аппроксимацию уравнения теплопроводности, которая была полу
чена на основе подхода, использующего решения распада разрывов. Уравнение
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1.7 для SPH-алгоритма имеет вид

𝑑𝑈

𝑑𝑡
= −

∑︁
𝑗

𝑚𝑗𝑊
′

𝑖𝑗

ρ𝑖ρ𝑗

[︃
2λ𝑖λ𝑗

1 +
√︀
𝑎𝑖/𝑎𝑗

λ𝑖 + λ𝑗
√︀

𝑎𝑖/𝑎𝑗
(𝑇𝑗 − 𝑇𝑖)

1

|𝑟𝑗 − 𝑟𝑖|

]︃
, (1.8)

где 𝑎 = λ
ρ𝐶 – температуропроводность, 𝑊 ′

𝑖𝑗 – весовая (сглаживающая) функция
или ядро, 𝑚𝑗 – масса 𝑗-ой частицы. Следует отметить, что это уравнение позво
ляет определить профиль температуры при наличии контактов сред (частиц)
из разных материалов [33].

Модели переноса тепла с учетом системы кровотоков. Одной из
значимых особенностей биологических тканей является наличие в них кровото
ков. В живом организме кровеносные сосуды в существенной мере определяют
тепловые процессы [34]. Поэтому направление математического моделирования
системы кровообращения человека с учетом теплообмена, получило широкое
распространение [35—37]. Гидродинамические вычислительные эксперименты
демонстрируют влияние кровотока на локальное распределение температуры и
глобальное тепловое состояние организма [38]. Одним из способов исследования
температурных особенностей кровотоков является использование современных
тепловизоров, которое, в свою очередь, сталкивается с рядом ограничений [39].
В работе [40] показана возможность тепловизионной визуализации процессов
регуляции сосудистого просвета периферических сосудов при диагностике и
терапии сосудистых осложнений, на примере свиной кожи, как модели кожи
человека.

Стандартные гидродинамические формулировки, основанные на уравне
ниях Навье-Стокса, чаще всего связаны с двумерным и трехмерным моде
лированием потоков крови в мелких и крупных сосудах, и для адекватного
моделирования течений необходимо принимать во внимание эластичность и
многослойность стенок сосудов, многокомпонентную составляющую крови и
сложную реологию [41].

Обычно, в подобного рода моделях каждое ребро графа (кровеносный со
суд) связано с системой уравнений гемодинамики:

𝜕𝑠

𝜕𝑡
+

𝜕𝑢𝑏𝑙𝑠

𝜕𝑥
= 0, (1.9)

𝜕𝑢𝑏𝑙
𝜕𝑡

+
𝜕

𝜕𝑥
(
𝑢2𝑏𝑙
2
) +

1

ρ𝑏𝑙

𝜕𝑝

𝜕𝑥
= 𝐹𝑡 + 𝐹𝑡𝑟, (1.10)
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где 𝑠 – площадь поперечного сечения сосуда, 𝐹𝑡, 𝐹𝑡𝑟 – сила тяжести и сила тре
ния соответственно. Дополнительно должно быть задано уравнение состояния,
например, 𝑠 = 𝑠(ρ, 𝑢, 𝑈𝑏𝑙)(𝑈𝑏𝑙(𝑡, 𝑥) = 𝑢𝑠 – поток крови). В силу гиперболичности
системы необходимо выполнение условия 𝑑𝑠/𝑑𝑝 > 0 [41].

Заболевания системы кровообращения являются одной из актуальных
задач как в области научной, так и практической медицины. Среди причин
смертности первое занимает инфаркт миокарда, второе – инсульт головного
мозга [42]. Выделяют существенное число факторов, которые могут вызывать
нарушения мозгового кровообращения, например, атеросклероз сонных арте
рий и патологические изменения в структуре кровотоков. Реконструктивные
операции являются эффективным методом для решения проблем кровооб
ращения в сосудах с поражениями наряду с медикаментозным лечением. В
современной медицинской практике применяется широкий круг хирургических
методов для решения подобного класса задач [42]. Методы математического
моделирования гемодинамики венозно-артериальной системы имеют важное
значение для оценки того, какой вид хирургического вмешательства будет для
пациента оптимальным. В том числе, это связано с необходимостью прогно
зирования возможности сценариев поведения кровотока в разные временные
промежутки после операции. При моделировании течения крови в системе кро
вообращения в общем случае его описывают трехмерными нестационарными
уравнениями для вязкой неньютоновской жидкости совместно с уравнениями
динамики упругих стенок сосудов. Это связано с необходимостью учета реаль
ных физических свойств крови, пространственной структуры потоков крови,
влияния вязкости, а также взаимного влияния гидродинамики сосудов и их
деформации. Кровь чаще всего исследуют как однородную ньютоновскую сре
ду [42]. Процесс моделирования течений крови упрощается за счет того, что в
большинстве отделов кровеносной системы наблюдается ламинарное течение.
Отсюда одной из важных задач при создании численного алгоритма являет
ся необходимость решения уравнений Навье-Стокса в областях с подвижными
криволинейными границами. Например, моделирование кровотока в сонной
артерии человека осуществляется методом конечных элементов с различной
структурой сосудистого русла. Отмечается четкая зависимость давления и ско
рости кровотока от наличия патологии [42].

Основной целью современного гемодинамического моделирования явля
ется прогнозирование поведения артериального давления, а также изучение
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комплексного воздействия различных факторов на характеристики сердечно
сосудистой системы. Наиболее популярными в данном случае являются ква
зиодномерные модели течения крови по сосудам, позволяющие моделировать
течение крови по всей сосудистой системе. Поскольку численное моделиро
вание сердечно-сосудистой системы требует больших вычислительных затрат,
актуальна задача распараллеливания расчетов. Вычислительные эксперимен
ты показывают высокую эффективность распараллеливания вычислений при
численном моделировании кровотока в квазиодномерном приближении [43].
Система кровотоков молочных желез имеет характерные структурные особен
ности, приведенные в [A26].

Тепловые модели динамики опухолевых процессов. Медицинские
данные показывают, что быстрорастущие опухоли с малым временем удвоения
характеризуются высоким удельным тепловыделением (рис. 1.1), что известно
также, как закон Готье. На стадии активного роста опухоли в значительной
степени повышаются энергозатраты и растет тепловыделение.

Рисунок 1.1 — Зависимость удельного тепловыделения опухоли 𝑄𝑐𝑎𝑛 от вре
мени удвоения раковой опухоли для 128 молочных желез с раковой опухолью

диаметра 0.4 см⩽ 𝐷 ⩽4 см (построена по данным [44])

Рост раковых опухолей связан с целым рядом химических, физиологиче
ских, генетических факторов [45; 46]. Онкологические процессы в свою очередь
приводят к механическим изменениям в мелкомасштабных структурах крове
носной сети. Вырабатываемые клетками рака вещества, стимулируют реакцию
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кровеносной системы на сигналы и формируют сосуды по направлению к злока
чественному образованию с целью переноса кислорода и питательных веществ.
Сильная активизация развития кровеносной системы в опухоли приводит к ее
заполнению кровеносными сосудами и во многих случаях к кровоизлияниям в
ткани опухоли [47]. В случае раковых опухолей молочной железы наблюдается
увеличение васкуляризации из-за ангиогенеза и более высокая скорость метабо
лизма по сравнению со здоровой тканью, что вызывает повышение локальной
температуры опухоли, и это повышение температуры вызывает небольшой рост
температуры кожи, что может быть обнаружено с помощью современного ин
фракрасного оборудования [48].

1.1.2 Моделирование электромагнитных полей

Созданию современной медицинской техники должно предшествовать
физико-математическое моделирование всех этапов технологии воздействия
магнитных полей на различные типы тканей тела с учетом их диэлектри
ческих свойств [49; 50]. Например, физической основой для обнаружения
опухоли молочной железы с помощью микроволнового изображения являет
ся контраст диэлектрических свойств нормальной и злокачественной тканей
молочной железы [51]. Особенно важным видится разработка математических
моделей электромагнитных полей в гетерогенных средах [52; 53]. Актуальны
ми являются математические модели воздействия электромагнитного поля на
биологические ткани, такие как мышцы, кожа и жировая ткань, учитывающие
различные параметры биологической ткани, такие как электропроводность и
относительная диэлектрическая проницаемость [A14].

Моделирование электромагнитных полей внутри биотканей на
основе уравнений Максвелла. Для построения стационарного распределе
ния электрического поля удобно использовать расчет на установление, решая
уравнения Максвелла на нестационарное электрическое �⃗� и магнитное �⃗� по
ля [54]:

𝜕�⃗�

𝜕𝑡
+∇× �⃗� = 0 ,

𝜕�⃗�

𝜕𝑡
−∇× �⃗� = 0 , �⃗� = µ�⃗� , �⃗� = ε�⃗� . (1.11)

Для численного решения проводится дискретизация расчетной области
элементами низкого порядка и используются многогранные сетки [55].
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Приближение уравнения Гельмгольца. Распределение электрическо
го поля �⃗�(𝑥,𝑦,𝑧;ω) описывается уравнением Гельмгольца

∆ �⃗� +
ω2

𝑐2
ε𝑐 �⃗� = −∇⃗

(︁
�⃗�/ε𝑐 · ∇⃗(ε𝑐)

)︁
, (1.12)

ε𝑐(𝑥,𝑦,𝑧;ω) — комплексная диэлектрическая проницаемость, 𝑐 — скорость света
в вакууме, ∆ — оператор Лапласа. Правая часть (1.12) учитывает неоднород
ность диэлектрических свойств в биоткани, которая ранее в таких задачах не
рассматривалась [A14].

1.2 Методы измерения внутренней температуры биотканей

Температура тела и внутренних органов человека является важным
показателем функционального состояния биологических тканей. Каждая об
ласть поверхности тела здорового человека имеет характерное распределение
тепловых полей [56]. Эффективным методом визуализации и анализа состоя
ния биологических тканей являются термография и тепловизионный анализ
[57—61]. Прогнозирование распределения температуры ткани в биологической
системе применяется во многих диагностических приложениях [62]. Ниже обсу
дим различные методы измерения температуры внутри биологических тканей.

1.2.1 Акустотермометрия

Акустотермометрия – это один из методов измерения внутренних темпе
ратур тела, базирующийся на регистрации акустического излучения, создавае
мого тепловым движением атомов и молекул среды. Фактически этот метод
заключается в том, что при нагревании тела изменяется отражение акусти
ческих шумов от внутренних структур, и эти чрезвычайно малые искажения
можно сопоставить с изменением температуры глубоких слоев биологических
тканей [63].

Широко обсуждаются принципы построения и свойства акустотер
мометров различных типов, предназначенных для измерения внутренней
температуры биологических объектов, изучается возможность применения аку
стотермометров, в том числе в медицине [64; 65]. Получено экспериментальное
подтверждение возможности измерения внутренней температуры биологиче
ского объекта по тепловому акустическому излучению с точностью не ниже
0.2 ∘C в реальном масштабе времени акустотермометром [66].
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Однако, анализ применения данного метода показывает, что чувствитель
ность разработанных акустотермометров всё еще недостаточна, для того чтобы
использовать их для картирования внутренней температуры.

1.2.2 Магниторезонансная термометрия

Магнитно-резонансная томография (МРТ) – это один из методов по
лучения послойных изображений структуры внутренних органов и тканей с
использованием явления ядерного магнитного резонанса. Данная методика ос
нована на измерении электромагнитного отклика атомных ядер, чаще всего
ядер атомов водорода, а именно на возбуждении их определенным сочетанием
электромагнитных волн в постоянном магнитном поле высокой напряженно
сти [67; 68].

Разница резонансных частот дает информацию об абсолютной темпера
туре тканей. Частота излучаемых радиоволн изменяется при нагревании или
охлаждении исследуемых биологических тканей. Данный способ увеличивает
информативность и позволяет повысить эффективность диагностики и лече
ния некоторых заболеваний.

Магнитно-резонансная термометрия – это активно развивающийся диагно
стический метод, в котором используются передовые медицинские технологии
для точного измерения температуры потока жидкости внутри и вокруг слож
ной геометрии. Полное трехмерное температурное поле, полученное с помощью
магнитно-резонансной термометрии, можно использовать для анализа харак
теристик теплопередачи и потенциально исследования тепловых пограничных
слоев вблизи поверхностей произвольной сложности [69]. Этот метод не тре
бует ни оптической, ни физической доступности, что позволяет использовать
широкий спектр инженерных приложений [70].

Сегодня МРТ-температурная визуализация широко используется для мо
ниторинга и оценки термической терапии (радиочастотная, микроволновая,
лазерная и сфокусированная ультразвуковая терапия). Проводятся исследо
вания по повышению пространственного и временного разрешения измерений
для точного мониторинга эффективности медицинских процедур, например ги
пертермии тканей [71; 72]. Наряду с МРТ-температурной визуализацией, для
мониторинга состояния ткани при гипертермии выгодно применять инфракрас
ную термографию [73]. Помимо этого, современные исследования в этой области
направлены на обеспечение более быстрых измерений, большего охвата поля
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зрения, одновременного мониторинга в водных и жировых тканях и более нечув
ствительных к данной методике органов: сердце, печень, почки.

Температура крови является ключевым фактором, определяющим темпе
ратуру тканей, и может изменяться при различных физиологических состояни
ях. Доступные в настоящее время методы измерения артериальной и венозной
температуры являются инвазивными и сложными. Разрабатывается методика
измерения внутрисосудистой и тканевой температуры с помощью магнитно
резонансной термометрии с использованием лантанидного агента [74].

Но для МРТ-обследования имеются противопоказания, при которых
проведение исследования или невозможно, или возможно при определенных
условиях [30; 75]. Самыми часто встречаемыми противопоказаниями являются:
установленный у пациента кардиостимулятор, металлические импланты.

1.2.3 Метод радиомикроволновой термометрии
(радиотермометрия, РТМ)

Метод комбинированной термометрии базируется на последовательном из
мерении температуры биологических тканей в одних и тех же областях тела
по интенсивности их собственного теплового излучения в микроволновом и ин
фракрасном (ИК) диапазонах [30]. Поскольку в любом физическом теле тепло
распространяется от более горячих объектов к более холодным путем теплопе
редачи, конвекционных процессов и переноса радиации, то тепловое излучение
внутренних тканей в радиодиапазоне может быть измерено непосредственно
специальной антенной [76]. Измерения поверхностной температуры в ИК диа
пазоне отражают теплопередачу и конвекционные процессы передачи тепла.
Кровообращение играет важную роль в процессах теплопередачи в организ
ме человека, поэтому изменения температуры кожи отражают изменения в
теплопередаче и кровообращении, и эти показатели могут нести важную ин
формацию о состоянии тканей.

В данной диссертационной работе использовались медицинские дан
ные, полученные в результате комбинированных термографических исследо
ваний, которые проводились с использованием диагностического комплекса
РТМ-01-РЭС. Этот диагностический комплекс предназначен для измерения
внутренней (глубинной) температуры тканей по их собственному тепловому из
лучению в микроволновом диапазоне и для измерения температуры кожи по их
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тепловому излучению в инфракрасном диапазоне, то есть РТМ-01-РЭС и дру
гие его аналоги позволяют регистрировать как ИК-температуру с поверхностью
тела и внутреннюю температуру тканей на глубине в несколько сантиметров,
в зависимости от структурных особенностей и физических параметров биоло
гических тканей [76]. Данный комплекс разработан российскими учеными и не
имеет зарубежных аналогов. В производстве РТМ-01-РЭС используются совре
менные технологии, а также последние достижения СВЧ микроэлектроники,
что обеспечивает высокое качество, миниатюрность и надежность диагностиче
ского комплекса. Устройство запатентовано в Российской Федерации и одобрено
для использования в медицинской практике Министерством здравоохранения
Российской Федерации. Имеет сертификат соответствия, сертификат об утвер
ждении типа, регистрационное свидетельство, лицензию на производство №12,
1283-00. РТМ-01-РЭС апробирован и используется в таких странах как Кана
да, США, Словения, Южная Корея и Австралия, а также во многих городах
России. Усилиями в том числе Автора были организованы специально постав
ленные измерения в г. Волгограде.

РТМ не требует применения каких-либо веществ, улучшающих контакт
рабочей поверхности антенны с кожей, как это принято, например, при ультра
звуковом исследовании. Достаточно, чтобы антенна всей рабочей поверхностью
плотно прилегала к коже, а усилие прижатия регулировалось весом радиодатчи
ка, который, как правило, устанавливается вертикально. Результаты измерения
поступают в виде постоянного напряжения на блок обработки, а затем на пер
сональный компьютер, где записываются данные об измеренных температурах,
привязанные к положению датчиков.

Инфракрасный датчик температуры состоит из оптической системы, фор
мирующей поле обзора поверхности, механического прерывателя потока лучей,
тела сравнения, нагретого до определенной температуры и радиометрической
части. Благодаря действию механического прерывателя 24 раза в секунду
происходит сравнение температуры тканей и тела сравнения [76]. Результаты из
мерения поступают в виде постоянного напряжения на переключатель и далее
на общий аналого-цифровой преобразователь. Данные по температуре обраба
тываются и могут быть выведены на монитор и принтер в виде термограммы
или рисунка полей интерполированных температур [77].

Температура воздуха в помещении может влиять как на инфракрас
ную, так и на яркостную температуры, поэтому в помещении, где проводится
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обследование, следует поддерживать температуру в пределах 20-25 ∘C при же
лательном диапазоне 21-23 ∘C. Следует обеспечить также полное отсутствие
сквозняков в помещении. По тем же причинам перед началом обследования тем
пература кожи пациента должна иметь стабильное значение, для этого пациент
должен некоторое время (минимум 10 минут) адаптироваться к окружающей
температуре.

Диагностические возможности микроволновой радиометрии распро
страняются на значительное число заболеваний различных органов/тканей
(рис. 1.2). Первоначальные исследования проводились на головном мозге [78;

Рисунок 1.2 — Метод РТМ успешно применялся к следующим органам, тканям
и заболеваниям [A1]: 1 — головной мозг [78—81]; 2 — молочная железа [82—84];
3 — сонные артерии [85]; 4 — заболевания вен нижних конечностей [86]; 5 —
коронавирусная инфекция (COVID-19) [87]; 6 — артрит крупных суставов (лок
тевых (6а), коленных (6б), голеностопных (6в) [88; 89], ревматоидный артрит
коленных суставов [90], крестцово-подвздошных суставов [91]; 7 — артрит позво
ночника [92]; 8 — острые воспалительные заболевания предстательной железы
[93]; 9 — заболевания почек [93; 94]; 10 — сердечно-сосудистые заболевания [95];
11 — мочевой пузырь [94]; 12 — патология женской репродуктивной системы
[96]; 13 — диабетическая язвенная патология стопы [97], 14 — щитовидная же

леза [98].

79], артрите различных суставов [90] и молочной железе [82]. Поскольку многие
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заболевания связаны с воспалительными процессами, то при измерениях ме
тодом микроволновой термометрии можно обнаружить локальное повышение
внутренней температуры (на глубине нескольких сантиметров) и соответству
ющие специфические градиенты температурных полей. Примечательно, что
данный метод позволяет снизить количество ошибок и повысить информатив
ность рентгенологических и ультразвуковых методов диагностики на ранних
стадиях острых воспалительных заболеваний почек и предстательной железы
[93] (см. рис. 1.2) – указатели 8 и 9). Активация мозга за счет локальных из
менений кровотока при метаболической активности нейронов сопровождается
изменениями температуры и электропроводности, которые можно отследить
по радиотермометрическим измерениям в режиме реального времени [99].
Микроволновая радиометрия может обеспечить дополнительный клинический
мониторинг глубинных температур во время оперативных вмешательств на
головном мозге, так как снижение температуры пораженных органов значи
тельно увеличивает риск патологических последствий [100]. Черепно-мозговые
травмы изменяют распределение температуры из-за нарушения нормального
кровообращения, а проводимые исследования показывают способность радио
термометрии фиксировать даже небольшие травмы [80]. Отдельно выделим
неинвазивное радиометрическое зондирование для теплового мониторинга глу
бинной температуры мозга у младенцев [101]. Некоторые заболевания суставов
сопровождаются воспалительными процессами, что делает радиотермометрию
эффективным инструментом ранней диагностики артритов различных суста
вов [91; 102]. Локальные температурные изменения в патофизиологии артрита
и артроза отражают воспаление даже при отсутствии клинических признаков
и могут быть диагностированы с помощью данного метода до возникновения
болевых ощущений у пациента [88]. В обзоре [103] показана эффективность ме
тодов измерения локальной температуры при широком спектре ревматических
заболеваний. Измерения методом многочастотной трехмерной радиотермо
графии перспективны и направлены на определение глубины и температуры
раковой опухоли [77]. Применение микроволновой визуализации показывает эф
фективность диагностики в доклинических исследованиях и может выступать
инструментом в качестве дополнительного обследования [104; 105]. Используе
мый микроволновый диапазон позволяет определять температуру на глубине
2–6 см в зависимости от свойств биологической ткани и частоты. Новые техниче
ские возможности многочастотного измерения яркостной температуры требуют
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соответствующих математических моделей для более точного определения как
локализации, так и термодинамической температуры исследуемых областей.
Измерение разности температур вдоль сонной артерии лежит в основе метода
досимптомной диагностики дисфункции миокарда, ишемической болезни серд
ца и заболеваний периферических артерий (см. указатель 3 на рис. 1.2) [85],
а также обеспечивает контроль над процессом лечения [95]. Развитие новой
приборной базы существенно расширяет области медицинского применения
микроволновой радиотермометрии, в том числе возможность мониторинга
органов малого таза [106]. Микроволновая термометрия не ограничивается
клинической практикой и используется в фармакологии и физиологических
исследованиях для создания тепловых карт мышц и внутренних органов в
спорте и для мониторинга состояния здоровья [107].

Для исследования молочных желез методом радиомикроволновой термо
метрии применяется стандартная схема, приведенная на рисунке 1.3.

Рисунок 1.3 — Схема измерения температуры молочных желез согласно стан
дартной методике радиотермометрических обследований содержит 9 точек на

поверхности груди (на основе [108])

Аппликационная методика. Аппликационная методика дает возмож
ность определять интенсивность собственного теплового излучения биологи
ческого объекта с более высокой точностью по сравнению с дистанционным
обследованием [109]. Аппликационная методика позволяет в процессе изме
рения собственного теплового излучения биологического объекта определять
значение интегрального коэффициента отражения в системе «антенна-объект»
с требуемой точностью [110]. При измерении теплового излучения биологиче
ских тканей рабочую поверхность антенны плотно прикладывают поочередно
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к исследуемым точкам поверхности объекта. Для таких контактных измере
ний применяются антенны-аппликаторы, которые имеют различную структуру
излучателя и конструкцию [100; 111—114]. Обычно размеры апертуры антенн
аппликаторов в несколько раз меньше половины длины волны в свободном
пространстве. Довольно часто в конструкции антенн-аппликаторов применяют
диэлектрическое заполнение, что позволяет значительно улучшить согласова
ние со средой и уменьшить линейные размеры апертуры антенны-аппликатора
до величины порядка половины длины волны в среде биологического объекта
[115; 116]. Малый размер апертуры антенны-аппликатора обеспечивает хоро
шую, в несколько квадратных сантиметров, разрешающую способность даже
на рабочих частотах в диапазоне около 1-5 ГГц [117; 118].

На рисунке 1.4 показана спектральная плотность энергии пассивного излу
чения (𝐵ν) при температуре тела человека, характерной для ядра в пределах
𝑇𝑐𝑜𝑟𝑒 = (37–38)∘C в состоянии покоя.

Максимальное значение 𝐵ν достигается на частоте νmax ≃ 1.82 · 1013 Гц,
что соответствует длине волны λmax = 1.64 · 10−5 м.

Приборы используют разные микроволновые диапазоны, отмеченные на
этом рисунке вертикальными линиями. Например, широкополосный радиотер
мометр РТМ–01–РЭС может работать в диапазоне 1–5 ГГц в зависимости от
типа радиодатчика (зеленая полоса на рисунке 1.4); небольшая антенна радио
метра (примерно 2 см) обеспечивает надежные измерения в диапазоне 1.4–1.427
ГГц (см. коричневую линию) [119]. Антенна-аппликатор и датчик измеряют
внутреннюю (микроволновую) и кожную (инфракрасную) температуру в одной
точке одновременно примерно за 3 с (включая время обработки).

Интенсивность микроволнового излучения в рабочем диапазоне в
106–108 раз меньше, чем в ИК-диапазоне (см. рис. 1.4), что дает нам тем
пературу кожи на основе ИК-термографии. Следовательно, существует прямая
зависимость интенсивности излучения от температуры в СВЧ-диапазоне в
соответствии с формулой Рэлея–Джинса

𝐵ν =
𝑘𝐵ν

2

𝑐2
𝑇, (1.13)

где 𝑘𝐵 — постоянная Больцмана, а 𝑐 — скорость света. Линейная зависимость 𝐵ν
от 𝑇 лежит в основе измерения температуры из-за пропорциональности между
𝑇𝐵 и 𝐵ν в узком диапазоне рабочих частот.
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Рисунок 1.4 — Спектральная плотность электромагнитного излучения 𝐵ν при
температуре 𝑇 = 37 ∘C (синяя линия): по левой оси - зависимость 𝐵ν(ν;𝑇 ),
ν – частота излучения ([ν] = Гц). Пурпурная линия показывает диапазон для
микроволнового излучения. Другие цветные линии поясняются в тексте [A1].

Преимущества и недостатки практического применения РТМ.
Выделим достоинства и недостатки радиомикроволновой термометрии для за
дач медицинской диагностики.

Преимущества:
↗ неинвазивный метод;
↗ очень быстрое измерение температуры;
↗ недорогой метод;
↗ не имеет противопоказаний;
↗ отсутствуют ограничения по частоте обследований;
↗ прибор для измерения яркостной температуры является портативной

системой.
Недостатки:
↘ низкая точность построения температурных полей по сравнению с

разрешающей способностью структур при использовании УЗИ, томо
графии, маммографии;
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↘ высокая пространственная погрешность измерения яркостной темпера
туры в плоскости и по глубине ткани;

↘ данный метод определяет только яркостную температуру 𝑇𝐵, которая
требует интерпретации для связи с реальной термодинамической 𝑇 , что
требует дополнительной обработки данных и является модельно зави
симым;

↘ дополнительные жесткие требования к температуре воздуха в помеще
нии, где проводятся измерения.

Также одной из проблем массового применения метода РТМ является
недостаточное количество узконаправленных специалистов, способных ставить
диагноз. Разработанный на данный момент радиотермометрический комплекс
является системой поддержки принятия решений для специалиста с высокой
квалификацией. Так как метод РТМ достаточно молодой и находится на этапе
своего становления, применяется он в ограниченном числе научно-медицинских
центров [A13].

Моделирование радиояркостной температуры. Представим элек
трическое поле антенны радиотермометра в виде плоской волны, затухающей по
глубине. Антенна с частотой несколько ГГц позволяет измерять тепловое излу
чение от биотканей в определенном интервале частот ωmin ⩽ ω ⩽ ωmax. В силу
мелкомасштабности структуры биологическая ткань имеет неоднородную про
странственную температуру. Такой метод дает средневзвешенную температуру
𝑇𝐵 некоторой внутренней области [A13]. Погрешность метода РТМ обусловлена
также шумовой температурой приемника 𝑇𝑅𝐸𝐶 , эффектами рассогласования в
антенне (определяется коэффициентом 𝑆11(ω)), влиянием окружающей среды
(𝑇𝐸𝑀𝐼) [A14]. В результате яркостная температура определяется интегральным
представлением вида:

𝑇𝐵 =
1

∆ω

ωmax∫︁
ωmin

{︂
𝑠11

[︂
𝑇𝐸𝑀𝐼 +

∫︁
𝑉𝑏

Ω(𝑥,𝑦,𝑧;ω)𝑇 (𝑥,𝑦,𝑧) 𝑑𝑉

]︂
+ |𝑆11(ω)|2𝑇𝑅𝐸𝐶

}︂
𝑑ω ,

(1.14)
где ∆ω = ω𝑚𝑎𝑥 − ω𝑚𝑖𝑛, 𝑠11 = 1 − |𝑆11|2 учитывает рассогласование антенны.
Интегрирование проводится по некоторому объему 𝑉𝑏, внутри которого форми
руется излучение, измеряемое антенной. Строго говоря 𝑉𝑏 является свободным
параметром и вопрос его выбора отдельно обсуждается ниже.
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Величина
Ω =

𝑃𝑑(𝑥,𝑦,𝑧;ω)∫︀
𝑉𝑏
𝑃𝑑𝑑𝑉

(1.15)

определяет весовую функцию с учетом нормировки
∫︀
𝑉𝑏
Ω 𝑑𝑉 = 1.

Выражение для плотности мощности электромагнитной энергии равно

𝑃𝑑 =
1

2
σ(𝑥,𝑦,𝑧;ω) · |�⃗�(𝑥,𝑦,𝑧;ω)|2, (1.16)

σ — электрическая проводимость. В большинстве радиотермометров исполь
зуются специальные схемы, которые компенсируют влияния коэффициента
отражения на результаты измерений, максимально снижая влияние окружения,
поэтому ограничимся рассмотрением 𝑇𝑅𝐸𝐶=0, 𝑇𝐸𝑀𝐼=0, 𝑠11=1, и в работе будем
использовать следующее выражение для нахождения яркостной температуры

𝑇𝐵 =

∫︁
𝑉𝑏

Ω(𝑥,𝑦,𝑧;ω)𝑇 (𝑥,𝑦,𝑧) 𝑑𝑉 . (1.17)

1.3 Методы создания 3D моделей многокомпонентных биотканей

Для проведения вычислительных экспериментов по определению темпе
ратурного и электромагнитного полей в неоднородной биологической ткани
необходимо реализовать геометрию модели, учитывающую сложное строение
реального объекта. Исходя из основной проблематики исследования, разра
ботанная 3D модель должна описывать математическую модель физических
процессов, протекающих в биологических тканях. Для построения внешних гра
ниц модели перспективным видится метод 3D сканирования пациента [120].
Таким образом, результатом вычислений в нашей модели является динамика
пространственных распределений термодинамической температуры («реаль
ной») и яркостной температуры 𝑇𝐵(�⃗�, 𝑡), имитирующей измерение антенной.

1.3.1 Моделирование биологических тканей с использованием
технологии 3D реконструкции

В основе технологии высокоточного поэтапного шлифования заморо
женных биологических тканей лежит идея последовательного удаления с
исследуемого объекта параллельных слоев малой толщины в заданном на
правлении, с оцифровкой изображений, получаемых на срезе, после снятия
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очередного слоя. Данная технология разработана и применяется в ООО «Лабо
ратория виртуальной биологии» (г. Москва). В качестве объекта исследований
могут выступать различные биологические организмы или их фрагменты [A23].

В качестве исходных данных необходимо иметь последовательность обра
ботанных фотографий, каждая из которых содержит изображение, полученное
на срезе биологической ткани, после снятия с нее очередного слоя малой тол
щины. На первом необходимо векторизовать изображения. При векторизации
отдельно выделяются различные типы биотканей (костная ткань, мышечная
ткань, железистая ткань, и т.д.) [A23]. Необходимо расположить имеющиеся фо
тографии в порядке их создания на расстояниях, равных толщине срезаемых
слоев. Если задать способ интерполяции цветовой информации в пространстве,
находящемся между фотографиями, то мы получим реконструкцию изучаемого
объекта в виде трехмерной модели. Так как на данном этапе получить реаль
ные изображения срезов молочных желез получить невозможно, ранее была
разработана 3D модель, содержащая набор различных типов биотканей (кожа,
жировая ткань, дольки молочных желез, кровотоки). Искусственно был создан
набор изображений гистологических срезов молочных желез, и на основе раз
работанной технологии построена 3D реконструкция молочной железы [A23].

1.3.2 Обработка данных репозитория снимков МРТ

Для научного сообщества доступен репозиторий антропоморфных мо
делей груди [121] для поддержки исследований и разработок технологий
микроволновой визуализации для терапевтических и диагностических приложе
ний. Эти модели созданы на основе снимков магнитно-резонансной томографии,
полученных в медицинском центре университета Калгари. МРТ снимки были
получены с использованием метода Vibrant Flex [122]. Этот метод позволяет
выявлять основные анатомические особенности молочной железы. Каждое от
дельное сканирование содержит 240 изображений в формате Digital Imaging and
Communications in Medicine (DICOM), и размер каждого фрагмента составля
ет 256х256 пикселей.

Метод трехмерного моделирования груди используется для преобразо
вания изображений МРТ в трехмерные модели, отражающие геометрию и
основные свойства биотканей молочной железы. В данном случае 3D модель
молочной железы представляет собой трехмерную матрицу данных, в которой
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Рисунок 1.5 — Алгоритм построения 3D модели молочной железы на основе
снимков МРТ по данным репозитория [121]

каждый элемент (воксель) обозначает определенный тип биоткани, для кото
рого задано пространственное положение. 2D изображения объединяются в 3D
объемную геометрию, где размеры каждого вокселя составляют 0.9×0.9×1.1
мм3. Для построения объемной геометрии на первом этапе создается 3D мас
ка для молочной железы, чтобы определить область органа на заднем плане.
Это достигается путем проведения сканирования в трех ортогональных плос
костях при сканировании поверхности молочной железы с использованием
порогового значения, вычисленного на основе фоновых вокселей. Поверхность
молочной железы строится путем пересечения трех поверхностей, которые опре
делены по каждой ортогональной плоскости. На втором этапе применяется
метод кластеризации для сегментации тканей молочной железы на кожные,
жировые и железистые. Уже сегментированные ткани могут быть дополни
тельно субкластеризованы для повышения сложности модели за счет большей
пространственной неоднородности. Результатом этих двух этапов является
сегментированная область молочной железы на набор элементов 3D модели,
включающая кожу, жировую ткань и дольки. На завершающем этапе каждо
му типу биологической ткани присваивается определенная метка: кожа – «sk»,
жировая ткань – «fa», железистая ткань – «lo». Эта операция выполняется для
того, чтобы в дальнейшем при проведении численного моделирования была воз
можность задавать для каждой области вектор физических характеристик �⃗�.
Общая схема построения 3D модели на основе МРТ изображений приведена
на рисунке 1.5.
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Безусловным преимуществом подобного рода моделей является то, что
реконструированные данным методом модели демонстрируют анатомический
реализм (рис. 1.6а-б). Существенным недостатком является отсутствие в модели
кровотоков, что в некоторой степени снижает адекватность таких моделей. Так
же кластерный подход не позволяет достичь высокой степени неоднородности
на малых масштабах. Кроме того, на границе молочной железы наблюдается
слоистая структура (рис. 1.6в), что требует дополнительного сглаживания и
приводит к погрешности в вычислительных экспериментах. Двумерные модели
с более простой внутренней структурой также реализуются по данным ультра
звукового исследования [123].

Рисунок 1.6 — 3D модель внешней поверхности молочной железы, полученная
методом реконструирования на основе изображений МРТ

1.3.3 Использование медицинских атласов, рекомендаций
экспертов и итерационный подход

В диссертации развивается итерационный метод, основанный на ком
плексном использовании различных данных. Итерационный метод построения
3D моделей базируется также на рекомендациях эксперта в области меди
цины и анатомии. В качестве эксперта в данном исследовании выступила
кандидат медицинских наук, доцент кафедры патофизиологии, клинической
патофизиологии Волгоградского государственного медицинского университета
Замечник Т.В.

На вход подаются анатомические изображения молочной железы в раз
личных проекциях. Далее с использованием трехмерного редактора строятся
отдельные элементы модели, представляющие собой некоторый тип биоткани.
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Элементы объединяются в единую модель. Эксперт (медицинский специа
лист в области анатомии) верифицирует модель, указывает на необходимые
корректировки до тех пор, пока модель не достигнет высокого качества и смо
жет передать ключевые анатомические особенности изучаемого органа. Для
итоговой модели строится вычислительная сетка, согласно используемому чис
ленному методу. Схема описанного метода представлена на рисунке 1.7.

Рисунок 1.7 — Процедура построения модели биологической ткани с примене
нием атласов и рекомендаций экспертов [A1]

Геометрия задачи. Выделим четыре существенно различающихся под
хода к построению моделей для расчета распределений электромагнитного поля
и температур 𝑇 и 𝑇𝐵, которые отражают развитие таких моделей за последние
годы. Первый заключается в исследовании изучаемого объекта в двумерном
приближении [124; 125]. Второй подход заключается в рассмотрении объекта с
однородной внутренней структурой (то есть параметры математической модели
усредняются по всему объему) [126]. Третий подход основывается на построе
нии модели в многослойном приближении. Четвертый подход базируется на
создании модели со сложной внутренней структурой, максимально приближен
ной к реальному объекту, что является целью данной работы. Выбор подхода
зависит исключительно из целей моделирования.
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Женская грудь – это орган со сложной структурной организацией, строе
ние которого должно создавать наиболее оптимальные условия для выполнения
основных физиологических функций (образования молока и кормления ребен
ка). Грудь состоит из слоя кожи, под которым непосредственно расположена
молочная железа (железистая ткань) - именно в этом органе вырабатывается
молоко. Молочная железа прикрепляется с помощью соединительных тканей к
мышцам грудной клетки. Молочная железа состоит из 15-24 железистых долек,
жировой и соединительной ткани [127]. Размеры всех компонентов вариабель
ны, поскольку они сугубо индивидуальны. Молочная железа расположена на
большой грудной мышце и покрыта очень тонкой кожей, которая легко смеща
ется выше основания. Под кожей находится жировой слой, толщина которого
также определяется индивидуальными особенностями женщины, и оказывает
прямое влияние на измеряемую яркостную температуру [108]. Под жировым
слоем находится тело молочной железы, покрытое соединительнотканной кап
сулой, через которую оно «подвешено» к ключице. Вокруг самой молочной
железы, между ее долями, находится жир (рис. 1.8). Количество жира в жен
ской груди сильно варьируется. У некоторых женщин грудь состоит почти
исключительно из жира, в то время как у других железистой ткани гораздо
больше, чем жира. Размер и форма женской груди также различаются. Точная
симметрия между правой и левой встречается редко. Часто одна грудь немного
больше или меньше, выше или ниже или по форме отличается от другой [128].

Кровоснабжение молочной железы осуществляется тремя крупными ар
териальными сосудами: перфорантными ветвями внутренней грудной артерии,
а также латеральной и медиальной грудными артериями [129]. ветви подло
паточной артерии и латеральные перфорантные ветви межреберных артерий
также могут в некоторой степени осуществлять кровоснабжение молочной
железы. Кровоснабжение медиальной и центральной частей молочных желез
обеспечивается с помощью перфорантных ветвей внутренней грудной артерии.
Указанные артериальные сосуды проходят в первом-четвертом межреберьях,
латеральнее грудины через толщу большой грудной мышцы [130].

Разработка твердотельной 3D модели внутренней структуры мо
лочной железы в редакторе Blender. Рассмотрим в качестве примера
молочные доли. Создаем базовый примитив (UVSphere), который описывает
форму будущего объекта (рис. 1.9а). С помощью манипулирования трансфор
мации изменяем размер объекта – вытягиваем его, чтобы наш объект принял
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Рисунок 1.8 — Структура молочной железы: 1 – межреберные мыщцы, 2 –
большая грудная мышца, 3 – кровеносная система (артериальная и венозная
подсистемы), 4 – долька молочной железы, 5 – сосок, 6 – ареол, 7 – млечный
синус, 8 – жировая ткань, 9 – кожа [A14]. Рисунок основан на медицинских

иллюстрациях Патрика Дж. Линча и К. Карла Джаффе

форму эллипсоида (рис. 1.9б). Выделяем все грани объекта и подразделяем
выбранные грани, что увеличивает количество граней. Включаем пропорцио
нальный режим редактирования (Proportional editing mode), который позволяет
преобразовывать поверхности с использованием выдавливания, выбираем тип
сглаживания (Smooth). Отмечаем нужную вершину и вытягиваем небольшого
размера часть поверхности в направлении, ортогональном поверхности. При
необходимости можно менять радиус выдавливания. Такие манипуляции про
изводим по всей поверхности объекта (рис. 1.9в).

В женской молочной железе количество молочных долей варьируется меж
ду 15 и 24, что зависит от множества физиологических факторов. Зададим
для нашей модели количество долей равное 15. Поэтому те манипуляции, ко
торые мы производили в начале для одной доли выполняем и для остальных.
Для экономии времени копируем получившуюся первую долю несколько раз
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Рисунок 1.9 — Процедура построения 3D-модели различных биокомпонент
молочной железы в Blender: этапы построения модели одной доли молоч
ной железы (а–в), системы млечного синуса и долей молочной железы
(г–д), кровотоков, включая артерии (красный) и вены (синий) (е), кожи
(ж), подкожно-жировой клетчатки (з), разрез итоговой 3D-модели груди

с текстурами (и) [A1]

и каждую последующую модернизируем, так как доли между собой различны
по форме и размеру.

Для создания модели кровотоков создаем базовый примитив (Circle),
который будет описывать форму будущего объекта . Переходим в режим ре
дактирования, выделяем все точки окружности и начинаем экструдировать в
нужном направлении средствами Blender, изменяя направления и ориентации
в пространстве, поскольку сосуды от грудины к соску сужаются, то необхо
димо применять масштабирование. При конечном сужении закрываем сосуд
(рис. 1.9г).
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Молочные протоки отличаются от артерий наличием млечных синусов
(уплотнений ближе к соску). Поэтому для их конструирования необходимо так
же масштабировать, и поочередно сужая и расширяя проток (рис. 1.9д).

Создаем 4 главные артерии со стороны руки и 4 артерии со стороны гру
дины. Каждая из артерий обвивает молочную дольку и разветвляется.

Вены сопровождают одноименные артерии и располагаются близко к ар
териям, с существенно меньшей толщиной (рис. 1.9е).

Создаем базовый примитив (UVSphere), который описывает форму бу
дущей модели груди (рис. 1.9ж). Выделяем все грани и подразделяем их –
количество граней увеличивается. Включаем пропорциональный режим редак
тирования (Proportional editing mode), который позволяет преобразовывать
поверхности с использованием выдавливания, выбираем тип сглаживания
(Smooth). Отмечаем нужную вершину и, нажав правую кнопку мыши, вытя
гиваем небольшого размера часть поверхности в направлении, ортогональном
поверхности. С помощью скролла мыши можно менять радиус выдавливания.
Такие манипуляции производим по всей поверхности объекта до реализации
нужной формы груди.

Модель жировой ткани конструируется аналогично модели груди, путем
дублирования модели груди, масштабирования и соединения полигонально меж
ду дубликатами (рис. 1.9з).

Для наглядности представления модели для каждого объекта было про
изведено текстурирование, которое имеет значение только для визуализации
(рис. 1.9и). В результате имеем базовую геометрическую модель молочной же
лезы со сложной и реалистичной внутренней структурой, параметры которой
можем менять, рассматривая статистические наборы моделей.

Таким образом, мы имеем базовую геометрическую модель груди со слож
ной и реалистичной внутренней структурой, которая определяется следующим
набором параметров:
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где 𝑔
(𝑖)
𝑗 – это 𝑗-я геометрическая характеристика (размеры, координаты, углы

ориентации) 𝑖-го объекта, количество параметров 𝑘𝑖 различно для разных био
логических компонентов, а 𝐾 – общее количество объектов, образующих модель
груди. Некоторая базовая модель описывается вектором �⃗�0 =
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(𝑖)
𝑗

)︀
0
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деляющим средние геометрические характеристики. Каждый геометрический
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параметр имеет естественную вариативность в пределах ±δ𝑔(𝑖)𝑗max:(︀
𝑔
(𝑖)
𝑗

)︀
0
− δ𝑔(𝑖)𝑗max ⩽ 𝑔

(𝑖)
𝑗 ⩽

(︀
𝑔
(𝑖)
𝑗

)︀
0
+ δ𝑔

(𝑖)
𝑗max, (1.19)

где δ𝑔(𝑖)𝑗max согласовывается с экспертом в области анатомии. Выбираем опреде
ленные значения параметров

𝑔
(𝑖)
𝑗 =

(︀
𝑔
(𝑖)
𝑗

)︀
0
+ δ𝑔

(𝑖)
𝑗max · ξ, (1.20)

где ξ ∈ [−1; 1] случайное нормальное число.
Результатом такой процедуры являются наборы геометрических моделей

с различной внутренней структурой �⃗�𝑚 (𝑚 = 1, . . . ,𝑀), количество которых
𝑀 = 600. Реалистичная внутренняя структура молочной железы используется
в численных моделях динамики тепловых и радиационных полей.

1.4 Основные результаты первой главы

Полученные в рамках выполнения первой главы результаты:
– Описаны методы математического моделирования яркостной темпера

туры в неоднородных биологических тканях, которые основаны на
описании динамики переноса тепла и вычисления пространственного
распределения электромагнитного поля в микроволновом диапазоне.
Такие модели должны учитывать сложное пространственное строение
биологических тканей, которые состоят из нескольких компонент, каж
дая из которых характеризуется своим набором термодинамических и
электромагнитных характеристик.

– Проведен обзор и выделены перспективы практического применения со
временных методов измерения глубинной температуры биологических
тканей на основе микроволновой радиотермометрии. Идея использо
вания собственного микроволнового излучения внутренних областей
биотканей для медицинской диагностики развивается уже много де
сятилетий. В последние годы появление массовых микроволновых
радиотермометров (прежде всего отечественных) и развитие матема
тических методов анализа термометрических данных дало толчок для
разработки методик медицинской диагностики различных заболеваний
широкого круга органов, когда локальные температурные изменения из
за воспалительных процессов удается фиксировать на ранних стадиях.
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Анализ достоинств и недостатков РТМ диагностики позволяет считать,
что ее эффективность достигается только при проведении скрининга,
который за счет преимуществ РТМ мог бы являться основой обследова
ния на ранних стадиях заболевания. Ключевой проблемой, например, в
случае онкологии молочной железы, является необходимость обнаруже
ния опухоли как можно меньшего размера. Поэтому для развития РТМ
скрининга необходимо определить пределы применимости РТМ метода
для обнаружения рака молочной железы, что рассмотрено в главе 4.
Отметим также, что применение радиотермометрии не ограничивает
ся только задачами диагностики заболеваний. Новые дополнительные
области применения связаны с необходимостью контроля внутренней
температуры, например, при микроволновой абляции, во время хирур
гических процедур и др.

– В данной диссертации, вместо традиционно используемой многослой
ной модели молочной железы, предлагается перейти на полностью
трехмерную многокомпонентную модель биоткани, в которой каждая
компонента характеризуется своим набором физических параметров,
и геометрические характеристики этих биокомпонент должны быть
максимально реалистичными. В главе предложен и реализован итера
ционный метод построения 3D-моделей сложной внутренней структуры
биологических тканей на примере прежде всего молочной железы, а
также нижних конечностей (голени) и головного мозга (см. подробнее
параграф 3.6). Такие 3D-модели, основанные на геометрическом моде
лировании в САПР или системах трехмерной компьютерной графики
типа Blender, лежат в основе построения численных сеток и моделей
для расчета динамики тепла и распределений электрического поля,
чему посвящены следующие главы. Созданный генератор 3D-моделей
биоткани позволяет строить большие наборы таких моделей, которые
различаются своими геометрическими и физическими характеристика
ми компонент в пределах естественной вариативности.
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Глава 2. Разработка программного обеспечения для моделирования
физических процессов, лежащих в основе метода радиотермометрии

Новизна нашего подхода для моделирования работы РТМ-прибора осно
вана на проведении больших серий вычислительных экспериментов, учиты
вающих многокомпонентные свойства биологических тканей и их сложную
пространственную структуру. Ранее источники тепла, связанные с кровото
ком, рассматривались в капиллярном приближении, когда тепловыделение
равномерно распределяется по объему ткани [30]. Наша модель содержит раз
ветвленную систему кровеносных сосудов разного диаметра и тепловыделение
существенно неоднородно.

Сложная пространственная структура молочной железы и мелкомасштаб
ная неоднородность (рис. 2.1) требуют использования неструктурированных
численных сеток для расчета электрических и температурных полей. Типичные
размеры численных ячеек составляют примерно 0.02–0.1 мм [A9], и тестирова
ние показывает, что этого достаточно.

Рисунок 2.1 — Общая схема используемой модели [A1]

Для моделирования тепловых и электромагнитных полей в биологических
тканях возможно применять ряд вычислительных методов, показавших свою
эффективность для решения подобного рода задач.
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В методе конечных разностей (МКР) объект моделирования представля
ют в виде совокупности узлов. В математической модели на основе диффе
ренциального уравнения производные записываются как конечно-разностные
аналоги. Полученная система линейных алгебраических уравнений вместе с
разностными аналогами граничных условий решается численными методами с
использованием вычислительных устройств [131; 132]. Достоинствами МКР яв
ляются: высокая эффективность и простота реализации, а также наглядность
процедуры дискретизации области решения, дающая возможность построения
схем относительно высокого порядка точности. Эти достоинства реализуются
лишь при использовании достаточно регулярной пространственной сетки с плав
но меняющимися размерами ячеек. Как следствие, подавляющее большинство
приложений МКР ограничено случаями сравнительно простых по геометрии
расчетных областей [133]. Так, например, в работе [134] исследуется устойчи
вость и сходимость неявной конечно-разностной схемы применительно к модели
биотеплообмена типа Пеннеса с эффектом одежды в граничных узлах.

Метод конечных элементов (МКЭ) основан на идеях дискретизации ис
следуемого объекта на конечное множество элементов и кусочно-элементной
аппроксимации исследуемых функций [135]. Конечные элементы могут иметь
разную форму и разный размер. В результате дискретизации объекта со
здается сетка из границ элементов. Пересечение этих границ образует узлы.
Дополнительные точки привязки могут быть созданы на границах и внутри
элементов. Совокупность всех конечных элементов и узлов является основой ко
нечно-элементной модели. В каждом из элементов произвольно выбирается тип
аппроксимирующей функции. Вне своего элемента аппроксимирующая функ
ция равна нулю. Значения функций в узлах (на границах элементов) являются
решением задачи и заранее неизвестны. Коэффициенты аппроксимирующих
функций ищутся из условия равенства значений соседних функций на границах
между элементами (в узлах). Затем эти коэффициенты выражаются в терминах
значений функций в узлах элементов [136—138].

Метод Монте-Карло применяется для решения задач прямого переноса
тепла в биотканях, которые часто встречаются при планировании лечения рака
с применением гипертермии. Гипертермия – это вид лечения рака, при котором
раковые клетки подвергаются воздействию высоких температур (до 44-45 ∘C).
По данным исследований известно, что высокие температуры могут повредить
и уничтожить клетки рака с помощью локализованного и концентрированного
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источника тепла. Убивая раковые клетки и повреждая белки и структуры внут
ри клеток, гипертермия может уменьшить опухоли, практически не повреждая
здоровые ткани [139]. Довольно часто данный метод применяется для моделиро
вание термического повреждения живых биологических тканей под действием
лазерного излучения [140].

Для решения задачи теплообмена в биологических тканях воспользуем
ся двумя методами: методом конечных элементов и лагранжевым методом для
численного интегрирования уравнения теплопроводности, описанным в п. 1.1.1.
Основные результаты второй главы опубликованы в [A1; A8; A11; A17; А25;
A31; A32].

2.1 Программное обеспечение для моделирования тепловых и
радиационных полей: Comsol MultiPhysics и CST MicroWave Studio

Для моделирования физических процессов применяются системы ав
томатизированного проектирования (CAD) и системы автоматизированного
инженерного анализа (CAE). Рассмотрим пакеты Comsol MultiPhysics и CST
MicroWave Studio применительно к моделированию физических процессов в
биологических тканях.

2.1.1 Особенности используемых численных методов

В среде COMSOL Multiphysics для нахождения решения уравнения теп
лопроводности внутри моделируемой области используется метод конечных
элементов. Основные механизмы теплопередачи (проводимость, конвекция,
излучение) реализованы в Heat Transfer Module, в основе которого лежит
стандартный метод конечных элементов, основной идеей которого является
минимизация некоторого функционала вариационной задачи на множестве ку
сочно-непрерывных функций, каждая из которых, в свою очередь, определена
на конечном числе элементов, являющихся подобластями исходной геомет
рии. В COMSOL Multiphysics для вычислений используем тетраэдрическую
конечно-элементную сетку, которая разбивает некоторую область с учетом про
странственной неоднородности таким образом, что плотность элементов в зонах
с мелкомасштабной структурой выше, чем в других. Для валидации расчеты
проводились на сетке многоугольников, особого разбиения вблизи границ рас
четной области и др. Сходимость решения в COMSOL Multiphysics улучшается
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с уменьшением размеров конечных элементов. Непосредственно для вычисле
ний используется решатель, некорректная настройка которого может приводить
к существенным вычислительным ошибкам. В среде COMSOL Multiphysics ре
ализованы два основных типа решателей: для стационарных процессов, для
переходных процессов. Также одним из режимов решателя является выбор ли
нейной или нелинейной задачи. Основные ресурсы времени тратятся на решение
системы линейных уравнений, для которого реализованы следующие численные
методы: MUMPS (для решения параллельных разреженных матриц), PARDISO
(для решения больших разреженных симметричных и несимметричных си
стем), SPOOLES (для решения систем общего вида 𝐴𝑥 = 𝐵). При этом в
COMSOL Multiphysics возможны ошибки, к числу самых распространенных
относятся: не определены все начальные условия задачи, нарушены критерии
сходимости численного решения, недостаточный объем оперативной памяти.
Вторая проблема решается корректировкой параметров решателя, третий тип
ошибок устраняется путем «огрубления» расчетной сетки.

В программном пакете CST MicroWave Studio для моделирования элек
тромагнитных полей применяется метод конечного интегрирования, представ
ляющий собой последовательную схему дискретизации уравнений Максвелла в
интегральной форме. Данный метод применим во всем частотном диапазоне.

2.1.2 Импортирование 3D модели биоткани в конечно-элементный
пакет

И COMSOL Multiphysics и CST MicroWave Studio являются интегриро
ванными платформами для моделирования, поэтому они включают в себя
модуль по работе с геометрией. Тем не менее функциональные возможности
по созданию объектов со сложной структурой ограничены. Модули интеграции
позволяют применять при моделировании другие инженерные и математи
ческие программные средства, используемые при разработке устройств и
процессов. Для построения начальной геометрии модели использовались внеш
ние программные продукты, в частности, Autodesk Inventor, SOLIDWORKS,
PTC, AutoCAD.

Для ПО Autodesk Inventor базирующиеся на функциональности модуля
CAD Import файлы, полученные из САПР Inventor, конвертируются в гео
метрию Parasolid. Если не использовать интерфейс OneWindow, то с этими
геометриями можно работать в среде COMSOL Multiphysics. Важным является
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то, что liveLink for Inventor дает возможность импортировать файлы САПР в
формат Inventor (.ipt и .iam), а также в форматы STEP, JGES, ACIS и Parasolid.
В САПР реализована функция автоматического сохранения узлов и ребер из
Inventor как части модели COMSOL. Для импорта модели в вычислительную
систему используется модуль интеграции. После загрузки геометрии она раз
вертывается в окне по работе с геометрией (рис. 2.2).

Рисунок 2.2 — Импорт 3D модели из CAD Autodesk Inventor в вычислительную
систему COMSOL Multiphysics

Возникают ситуации, при которых из-за сложной геометрической струк
туры и большого количества мелких деталей CAD-модель затруднительно
использовать для численного моделирования в силу того, что формируется из
быточное число сеточных элементов, что в свою очередь приводит к излишним
затратам вычислительных ресурсов.

2.1.3 Вычисления с использованием Open MP

При запуске программного обеспечения Comsol MultiPhysics на многоядер
ной рабочей станции или ПК для распараллеливания вычислений с совместно
используемой памятью применяются все доступные ядра процессора. При
моделировании на рабочей станции или вычислительном кластере доступно
управление типом распараллеливания и имеется возможность переключаться
между режимами распределенной памяти, совместно используемой памяти и
гибридным режимом [141].

COMSOL Multiphysics и его модули расширения специально оптимизи
рованы под мультифизические расчёты. Выбор оптимальной параллельной
конфигурации зависит от физического интерфейса, количества взаимосвязей
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в модели, размера задачи и решателя. Детализированные элементы управле
ния позволяют найти оптимальную параллельную конфигурацию для решения
задачи.

2.1.4 Кластерные и гибридные вычисления

Системы для кластерных вычислений становятся все более производитель
ными вследствие использования многоядерных технологий. Распараллеливание
для решения задач физического моделирования применяется на нескольких
уровнях. В том числе применяется распараллеливание между отдельными
узлами, сокетами, ядрами (рис. 2.3). Помимо этого, системы памяти вы
числительных станций характеризуются многоуровневой организацией, а их
устройство становится все более комплексным и глубоким.

Рисунок 2.3 — Пример используемого вычислительного кластера с тремя уз
лами общей памяти, двумя сокетами, содержащими 4-х ядерный процессор на

каждый, и локальными блоками памяти для 6 MPI процессов

Вычислительный кластер является системой с распределенной памятью,
взаимодействие между узлами которой производится посредством передачи
данных. В системах с распределенной памятью стандартом является MPI –
message passing interface (интерфейс передачи сообщений). Отметим, что при
численном моделировании на многоядерных системах возникают ограничения,
связанные со скоростью передачи больших объемов данных, чтобы загрузить
вычислениями все ядра системы.

В COMSOL Multiphysics реализован параллельный гибридный режим, в
котором можно настраивать количество используемых процессов и потоков.
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2.2 Численные методы решения задач моделирования физических
процессов в биологических тканях

В данном параграфе подробно рассмотрим основные численные методы,
которые применяются в диссертационной работе для моделировании физиче
ских процессов в биологических тканях.

2.2.1 Метод конечных элементов

Метод конечных элементов – это численный метод решения дифферен
циальных уравнений в частных производных [136], а также интегральных
уравнений, применяемый для решения широкого класса задач математического
моделирования.

Генератор сеток. Во многом от качества построенной сетки зависит
адекватность и точность компьютерных вычислений с использованием метода
конечных элементов. Поэтому к сеткам предъявляются строгие требования. По
строенная сетка должна полностью соответствовать геометрии, а ее элементы
должны иметь наиболее оптимальный размер и форму. Достижение макси
мального равенства сторон и углов соседних конечных элементов дает высокие
шансы на хорошую сходимость решения и получение правильных и точных ре
зультатов. Кроме того, в узких областях генератор сетки должен создавать
довольно маленькие конечные элементы, и, соответственно, в свободных об
ластях – большие, что не должно влиять на сходимость. Генератор должен
автоматически создавать сетку и работать для всех типов геометрии.

Большинство генераторов тетраэдрической сетки попадают в одну из трех
категорий:

– Генераторы, основанные на методе продвигающегося фронта, которые
последовательно заполняют область тетраэдрическими элементами, начиная с
границы геометрии.

– Генераторы на основе октантов, которые сначала разбивают область на
октанты, а затем каждый из них делится на тетраэдры.

– Генераторы, основанные на алгоритмах Делоне, которые обеспечивают
тетраэдрализацию Делоне в определенной области и обладают рядом важных
математических свойств.

Для решаемой задачи важно построение неструктурированной сетки в си
лу сложной геометрии объекта моделирования, поэтому тетраэдрические сетки
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(рис. 2.4а) имеют ряд решающих преимуществ перед гексаэдрическими (рис.
2.4б) для учета формы неоднородностей биологических тканей. Для построения
конечно-элементной сетки в работе использовался пакет с открытой лицензией
Netgen.

Рисунок 2.4 — Варианты конечно-элементных сеток для 3D модели молочной
железы: тетраэдрическая (а) и гексаэдрическая (б)

Алгоритм для построения неструктурированных конечно-эле
ментных сеток. Для построения вычислительной сетки будем использовать
метод на основе алгоритмов Делоне. Перечислим основные этапы, необходимые
для построения исходной расчетной сетки:

1-й этап: создание сетки на границе модели. На этом этапе производится
подбор размера элемента сетки в соответствии с криволинейными границами,
а также с расстоянием между гранями и поверхностями.

2-й этап: создание тетраэдрализации Делоне на основе узловых точек гра
ничной сетки, в результате чего мы получаем выпуклую оболочку множества
данных точек.

3-й этап: согласование тетраэдрализации Делоне и граничной сетки.
4-й этап: детализация и измельчение тетраэдрализации, совпадающей с

границами, путём добавления в модель внутренних точек.
5-й этап: повышение качества неструктурированной тетраэдрической сет

ки.
Выполнение всех этапов осуществляется в программном режиме с проме

жуточным контролем результатов.
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Построение аппроксимирующих функций. Метод конечных элемен
тов используется для расчета пространственного распределения термодинами
ческой температуры. Находим решение задачи в виде разложения по системе
базисных функций {γ𝑗}

𝑁𝑓

𝑗=1, где 𝑁𝑓 – количество таких функций.

𝑇 (�⃗�,𝑡) =

𝑁𝑓∑︁
𝑗=1

𝑇𝑗(𝑡)γ𝑗(�⃗�). (2.1)

После преобразований, из уравнения 2.1 получаем систему дифференциальных
уравнений

𝑁∑︁
𝑗=1

⎛⎝𝜕𝑇𝑗

𝜕𝑡

∫︁
𝑉0

𝜚(�⃗�)𝐶(�⃗�)γ𝑖γ𝑗𝑑𝑉 + 𝑇𝑗

∫︁
𝑉0

λ(�⃗�)∇γ𝑖 · ∇γ𝑗𝑑𝑉

⎞⎠−
∫︁
𝑉0

𝑄𝑘γ𝑖𝑑𝑉 = 0, (2.2)

𝑖 = 1, ..., 𝑁𝑓 , или в матричной форме

[𝐾]
𝜕

𝜕𝑡
{𝑇}+ [𝑀 ]{𝑇} = {𝑃}, (2.3)

где 𝐾𝑖𝑗 =
∫︀
𝑉0

𝜚(�⃗�)𝐶(�⃗�)γ𝑖γ𝑗𝑑𝑉 , 𝑀𝑖𝑗 =
∫︀
𝑉0

λ(�⃗�)∇γ𝑖 · ∇γ𝑗𝑑𝑉 и 𝑃𝑖 =
∫︀
𝑉0

𝑄𝑘γ𝑖𝑑𝑉 .

В терминологии метода конечных элементов [M] – это матрица жестко
сти и [K] – матрица демпфирования. На первом этапе область 𝑉0 делится на
конечные элементы 𝑉𝑒. После этого в каждом элементе выбираются локальные
базисные функции. Неявная схема для этой задачи такова:

[𝐾]
{𝑇} − {𝑇}

τ
+ [𝑀 ]{𝑇} = {𝑃}. (2.4)

Для этой схемы мы используем диагональную матрицу демпфирования.
Для получения значений узловых температур на следующем временном слое
решаем систему линейных алгебраических уравнений

[𝐴]{𝑇} = {𝑏}, (2.5)

где

[𝐴] =
1

τ
[ 𝐾𝑑𝑖𝑎𝑔] + [𝑀 ], {𝑏} = {𝑃}+ 1

τ
[𝐾𝑑𝑖𝑎𝑔]{𝑇}, (2.6)

где [𝐾𝑑𝑖𝑎𝑔] – диагональная матрица демпфирования, τ – шаг интегрирования
по времени.
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Если на части границы области задано граничное условие первого ро
да, то температура на соответствующих сторонах определяется уравнением
𝑇𝑖 = 𝑇1(�⃗�,𝑡). В качестве конечных элементов мы использовали сетку из тет
раэдров.

2.2.2 Лагранжев метод для численного интегрирования уравнения
теплопроводности и тестовые расчеты

В вычислениях с использованием данного метода чаще всего в роли функ
ции ядра 𝑊 используются гауссова функция или кубический сплайн. В данной
работе в численных расчетах в качестве функции ядра будем использовать
кубический сплайн [142], который в некоторой степени позволяет экономить
вычислительные ресурсы в силу того, что влияние частиц, находящихся на
расстоянии большем чем две сглаженные длины не учитывается. Ядро сгла
живания имеет вид:

𝑊𝑖𝑗 =

⎧⎪⎪⎪⎨⎪⎪⎪⎩
(1− 1.5η2 + 0.75η3)/Φ для 0 ⩽ η < 1,

0.25(2− η)3/Φ для 1 ⩽ η < 2,

0 для 2 ⩽ η,

(2.7)

где η =
|𝑟𝑖−𝑟𝑗 |

ℎ , Φ = 1.5χ для одномерной геометрии, Φ = 0.7πχ2 для двумерной
геометрии, Φ = πχ3 для трехмерной постановки задачи, где χ– длина сглажи
вания. На рисунке 2.5а показана как сглаживающая функция (2.7), так и ее
производная (рис. 2.5б).

Рисунок 2.5 — Сглаживающая функция 𝑊𝑖𝑗 (a), производная функции 𝑊𝑖𝑗 (б)

Проведем расчеты с использованием SPH аппроксимации уравнения теп
лопроводности (1.8) и сравнительный анализ на основе точного решения.
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Классический тест – задача о распределении температуры в однородном
одномерном стержне. Используем метод численного тестирования на классиче
ской задаче, имеющей точное аналитическое решение. Зададим число частиц
𝑁=10, 𝑁=100, 𝑁=200, 𝑁=300, 𝑁=400 и начальные условия: длина стержня
𝐿 = 0.1 м, теплофизические свойства материала соответствуют кожной ткани
человека (см. таблицу 1), на краях – граничные условия Дирихле, где темпера
тура на левой границе 𝑇𝑙𝑒𝑓𝑡=20 ∘C, на правой границе 𝑇𝑟𝑖𝑔ℎ𝑡=37 ∘C, исходная
температура стержня 𝑇=37 ∘C.

Таблица 1 — Теплофизические свойства биологических тканей человека

Кожа Жировая ткань Молочные доли Кровотоки Мышцы
Теплопроводность
λ, Вт/(м · К) 0.3 [143] 0.3 [144] 0.48 [145] 0.48 [146] 0.5 [147]
Теплоемкость
𝐶, Дж/(кг · К) 3770 [148] 2674 [27] 3770 [149] 3840 [150] 3800 [147]

Плотность
ρ, кг/м3 1200 [151] 930 [152] 1050 [149] 1060 [153] 1085 [147]

Результаты вычислительного эксперимента приведены на рисунке 2.6. По
казана корректная эволюция температурного профиля в одномерном стержне
до его выхода на стационарное распределение. При количестве частиц 𝑁 = 100

результаты тестовых расчетов в высокой степени согласуются с аналитическим
решением данной задачи. Абсолютная вычислительная ошибка уменьшается
по мере увеличения числа частиц в стержне: при 𝑁 = 400 порядок абсолют
ной погрешности 10−3.

Рассмотрим задачу о распаде температурного разрыва для тестирова
ния SPH-аппроксимации. Расчетный интервал длиной в 0.1 м состоит из двух
различных материалов, контактирующих в центре данного отрезка. Чтобы
исследовать применение данного численного метода к задачам моделирова
ния биологических тканей, используем их основные теплофизические свойства,
приведенные в таблице 1. Левая и правая границы интервала примем тепло
изолированными и поток тепла через них отсутствует. Подобный тест описан
в [154] для других типов веществ.

Проведем расчеты для четырех пар контактирующих материалов: жиро
вая ткань – жировая ткань, жировая ткань – мышцы, жировая ткань – кожа,
жировая ткань – воздух, параметры для воздуха: λ=2.3 Вт/(м · К), 𝐶=5.2
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Рисунок 2.6 — Эволюция температурного профиля (а). Сравнение результатов
численного эксперимента (синие точки) с аналитическим решением (сплош
ная линия) (б) – на врезке показан участок зависимости крупным планом.
Зависимость абсолютной вычислительной ошибки от количества расчетных ча

стиц 𝑁 (в) [A8]

Дж/(кг · К), ρ=3.75·10−3 кг/м3. Результаты вычислений приведены на рисун
ке 2.7.

Полученное решение на качественном уровне точно отражает как фор
му температурного профиля, так и его эволюцию. Для случая контакта двух
одинаковых типов тканей профиль температуры имеет неразрывные первую и
вторую производные (рис. 2.7а). Отдельный интерес представляет описание слу
чая контакта тканей с отличающимися теплофизическими свойствами. Метод
позволяет эффективно моделировать такие ситуации (рис. 2.7б-г).

Применим рассматриваемый метод к моделированию многокомпонентной
биологической ткани на примере молочной железы. Для решения задачи тепло
переноса в биологической ткани воспользуемся соотношением (1.8). В данной
постановке будем использовать пять типов биологических тканей, приведенных
в таблице 1. В качестве исходной геометрии используем 3D модель, построен
ную в §1.3.3. Зададим равномерное начальное распределение частиц 𝑁 = 220,
для наглядности продемонстрируем распределение частиц при 𝑁 = 210 (рис.
2.8а). Температура на граничном слое 𝑇𝑏𝑜𝑢𝑛𝑑𝑎𝑟𝑦=20∘C, температура внутренних
тканей 𝑇=37∘C, расчетный интервал времени 𝑡=30 мин. Полученное распреде
ление термодинамической температуры в молочной железе показано на рисунке
2.8б. Таким образом продемонстрирована возможность применения лагранжева
метода для моделирования тепловых процессов в биологических тканях произ
вольной формы на примере молочной железы.
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Рисунок 2.7 — Профиль температуры при распаде температурного разрыва в
момент времени 𝑡 = 1000 c (черные точки) и для стационарного решения (крас
ная линия) в жировой ткани – жировой ткани (а), жировой ткани – мышцах

(б), жировой ткани – коже (в), жировой ткани – воздухе (г)

Рисунок 2.8 — Распределение частиц в модели молочной железы (а). Распреде
ление термодинамической температуры (б) [A8]
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Стоит выделить недостатки метода SPH для решения задачи теплопро
водности в биологических тканях:

– требуется большое количество частиц ∼ 109 для учета мелкомасштаб
ных особенностей структуры исследуемого объекта;

– необходимость подбора длины сглаживания, исходя из конкретной
задачи, что затрудняется фактором высокой неопределенности при мо
делировании живых объектов;

– сложный учет граничных условий для описания взаимодействия био
ткани с окружающей средой.

Метод SPH получил широкое распространение в задачах моделирования
жидкости, астрофизике. В данной же работе продемонстрирован весьма ори
гинальный подход по применению данного метода к моделированию тепловых
процессов в биотканях человека и видится достаточно перспективным его раз
витие в данном направлении.

2.2.3 Метод конечных разностей для решения системы уравнений
Максвелла

Рассмотрим систему уравнений (1.11) во временной области. Для тестиро
вания решим задачу для прямоугольной системы координат. Дискретизируем
пространство и время. Обозначим точку пространства как (𝑖, 𝑗, 𝑘) = (𝑖 ·∆𝑥, 𝑗 ·
∆𝑦, 𝑘 ·∆𝑧), тогда, например, для вектора напряженности электрического поля
в любой точке пространства и времени можем записать

𝐸(𝑖∆𝑥, 𝑗∆𝑦, 𝑘∆𝑧;𝑛∆𝑡) = 𝐸𝑛(𝑖, 𝑗, 𝑘).

Применив конечно-разностную аппроксимацию для уравнений (1.11), получим

𝐵
𝑛+1/2
𝑥 (𝑥𝑖,𝑦𝑗,𝑧𝑘+1/2)−𝐵

𝑛−1/2
𝑥 (𝑥𝑖,𝑦𝑗,𝑧𝑘+1/2)

∆𝑡
= (2.8)

=
𝐸𝑛

𝑦 (𝑥𝑖,𝑦𝑗,𝑧𝑘+1)− 𝐸𝑛
𝑦 (𝑥𝑖,𝑦𝑗,𝑧𝑘)

∆𝑧
−

𝐸𝑛
𝑧 (𝑥𝑖,𝑦𝑗+1,𝑧𝑘)− 𝐸𝑛

𝑧 (𝑥𝑖,𝑦𝑗,𝑧𝑘)

∆𝑦
,

𝐷𝑛
𝑥(𝑥𝑖+1/2,𝑦𝑗,𝑧𝑘)−𝐷𝑛−1

𝑥 (𝑥𝑖+1/2,𝑦𝑗,𝑧𝑘)

∆𝑡
= (2.9)

=
𝐻

𝑛−1/2
𝑧 (𝑥𝑖+1/2,𝑦𝑗+1/2,𝑧𝑘)−𝐻

𝑛−1/2
𝑧 (𝑥𝑖+1/2,𝑦𝑗−1/2,𝑧𝑘)

∆𝑦
−
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−
𝐻

𝑛−1/2
𝑦 (𝑥𝑖+1/2,𝑦𝑗,𝑧𝑘+1/2)−𝐻

𝑛−1/2
𝑦 (𝑥𝑖+1/2,𝑦𝑗,𝑧𝑘−1/2)

∆𝑧
,

𝐵
𝑛+1/2
𝑦 (𝑥𝑖+1/2,𝑦𝑗,𝑧𝑘+1/2)−𝐵

𝑛−1/2
𝑦 (𝑥𝑖+1/2,𝑦𝑗,𝑧𝑘+1/2)

∆𝑡
= (2.10)

= −
𝐸𝑛

𝑥(𝑥𝑖+1/2,𝑦𝑗,𝑧𝑘+1)− 𝐸𝑛
𝑥(𝑥𝑖+1/2,𝑦𝑗,𝑧𝑘)

∆𝑧
+

+
𝐸𝑛

𝑧 (𝑥𝑖+1,𝑦𝑗,𝑧𝑘+1/2)− 𝐸𝑛
𝑧 (𝑥𝑖,𝑦𝑗,𝑧𝑘+1/2)

∆𝑥
.

Остальные уравнения, содержащие слагаемые 𝜕𝐵𝑧/𝜕𝑡, 𝜕𝐷𝑦/𝜕𝑡, 𝜕𝐷𝑧/𝜕𝑡, аппрок
симируются аналогичными конечно-разностными выражениями. На величины
∆𝑡, ∆𝑥, ∆𝑦 и ∆𝑧 накладываются стандартные ограничения, связанные с устой
чивостью явной численной схемы√︁

(∆𝑥)2 + (∆𝑦)2 + (∆𝑧)2 > 𝑐max∆𝑡 , (2.11)

где 𝑐max — максимальное значение скорости света в объеме 𝑉𝑏 (в качестве 𝑐max

удобно выбрать скорость света в вакууме) [A14].
Величина компонент поля на каждом временном шаге находятся по зна

чениям на предыдущих шагах. Данный итерационный процесс лежит в основе
расчета данного метода [A12].

2.3 Проектирование и разработка программного комплекса для
моделирования работы антенны для радиотермометрических

измерений в многокомпонентных биологических тканях

Программный комплекс предназначен для расчета пространственного
распределения электромагнитного поля в многокомпонентных биологических
тканях с мелкомасштабной структурой. Одним из важнейших этапов жизнен
ного цикла ПО является проектирование. С использованием UML нотации была
создана информационная модель программного комплекса.

Состоит из двух модулей (рис. 2.9). Первый предназначен для создания
численной модели многокомпонентной структуры, описывающей биологиче
скую ткань и задающей наборы физических характеристик каждой биоком
поненты. Второй программный модуль позволяет численно интегрировать
уравнения Максвелла для построенной неоднородной среды на основе мето
да конечных разностей во временной области при заданных характеристиках



60

Рисунок 2.9 — Структура исполняемых файлов программного комплекса
«BioRadioMed»

антенны. Программный комплекс предназначен для исследования процесса из
мерений яркостной температуры внутри биологических тканей со сложной
внутренней структурой при наличии опухолей.

Опишем функционал программы с помощью диаграммы прецедентов
(рис. 2.10). Выделим одного пользователя, взаимодействующего с данной си
стемой, для которого доступен следующий функционал:

– «импортировать геометрию модели» – позволяет загрузить в вычисли
тельный пакет 3D модель с расширением базирующемся на формате
.stl. В данном файле каждому узловому значению сопоставлена метка,
определяющая, к какому типу биоткани принадлежит данная область;

– «зафиксировать типы биотканей» – перевод соответствующих меток в
структуры данных, определяющие тип биоткани;

– «определить набор физических характеристик биотканей» – каждому
типу биоткани сопоставляется вектор физико-химических параметров,
включающий такие характеристики как относительную диэлектриче
скую и магнитную проницаемость среды;

– «ввести начальные условия для антенны» – позволяет ввести данные о
диаметре рабочей поверхности антенны-аппликатора, а также ее часто
те;

– «задать координаты положения антенны» – позволяет задать коор
динаты центра рабочей области антенны-аппликатора на поверхности
биологической ткани. У пользователя имеется возможность генериро
вать положения антенны согласно методике медицинских измерений;
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Рисунок 2.10 — Диаграмма прецедентов части программного комплекса для
моделирования работы антенны для радиотермометрических измерений в мно

гокомпонентных биологических тканях
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– «построить пространственную вычислительную сетку» – позволяет ге
нерировать набор точек, разбивающих область пространства модели на
конечное количество численных узлов;

– «вычислить вектор напряженности электрического поля» – дает воз
можность запустить расчет для численного интегрирования системы
уравнений Максвелла в сплошной среде на основе метода конечных
разностей, при этом формируется конфигурационный файл, на основе
которого вычисления переносятся на специализированную компьютер
ную станцию;

– «сохранить результат в файл» – сохранение результатов вычислитель
ного эксперимента в файл с определенной структурой, для дальнейшей
обработки промежуточных результатов и/или его использования для
моделирования яркостной температуры биологических тканей. Данная
функция включает в себя выбор расширения файла и директории для
его размещения в памяти устройства.

Продемонстрируем общую структуру иерархии классов разработанной си
стемы (рис. 2.11). Одним из основных классов является FDTD, в котором
реализуется базовая численная модель для расчета вектора напряженности
электрического поля. Класс Geometry содержит ключевые методы по работе
с исходной 3D моделью объекта, включая метод импорта, проверки коррект
ности построенной сетки и др. Физические свойства биологических тканей
представлены классом Initial. Поля данного класса предоставляют пользова
телю возможность задавать относительную диэлектрическую проницаемость
среды, магнитную проницаемость среды, а методы данного класса определяют
способы управления данными параметрами. Для описания пространственного
положения антенны-аппликатора на поверхности биологической ткани реа
лизован класс MRTM, который также содержит метод mseq, позволяющий
автоматически генерировать координаты размещения антенны, на основе уже
существующей схемы измерений. Также одним из элементов программы, отве
чающим за объединение части параметров в конфигурационный файл, является
класс TBase, который реализован наследником класса General, который в свою
очередь и определяет структуру вычислительного конфигурационного файла.
Класс AApplicator моделирует ключевые физические свойства антенны микро
волнового радиотермометра, такие как диаметр поверхности и частота.
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Рисунок 2.11 — Диаграмма классов программного комплекса для мо
делирования работы антенны для радиотермометрических измерений в

многокомпонентных биологических тканях
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Блок-схема модуля InitialStructure.exe представлена в Приложении А на
рисунке A.1. Блок-схема модуля MaxwellFDTD.exe представлена в Приложе
нии А на рисунке A.2.

Все модули данного программного комплекса реализованы на языке про
граммирования высокого уровня C++. Имеется свидетельство о регистрации
данного программного комплекса [A32].

2.4 Проектирование и разработка программного комплекса для
моделирования яркостной температуры в неоднородных

биологических тканях

Программа предназначена для исследования яркостной температуры в
биологических тканях с учетом сильной пространственной неоднородности
вектора физико-химических параметров биокомпонент, который определяет
пространственно-временную динамику рассчитываемых тепловых полей. В ка
честве основного метода для вычисления термодинамической температуры
используется метод конечных элементов для импортированной тетраэдрической
сетки. Коэффициенты системы линейных алгебраических уравнений находят
ся методом прогонки.

Рисунок 2.12 — Структура исполняемых файлов программного комплекса
«BioBright»

Данный программный комплекс состоит из двух модулей (рис. 2.12).
Первый – Thermodinamic, предназначен для вычисления пространственного
распределения термодинамической температуры на основе уравнения тепло
проводности для неоднородных биологических тканей. Второй – Brightness,
используется для расчета яркостной температуры в рамках схемы медицин
ских радиотермометрических измерений.
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Рисунок 2.13 — Диаграмма вариантов использования программного комплек
са для моделирования яркостной температуры в неоднородных биологических

тканях

Для данной системы доступна одна категория пользователей, для которой
определены следующие функциональные возможности (рис. 2.13):

– «импортировать геометрию модели» – позволяет интегрировать в
программный комплекс трехмерную модель биологической ткани с рас
ширением, базирующемся на формате .stl и содержащим информацию
об узлах триангуляционной сетки из тетраэдрических элементов. В
данном файле каждому узловому значению сопоставлена метка, опре
деляющая к какому типу биоткани принадлежит данная область;

– «задать физические характеристики биотканей» – дает возможность
пользователю определить вектор теплофизических характеристик био
тканей, таких как плотность, коэффициент теплопроводности, удельная
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теплоемкость, количество теплоты, выделяемое в результате метаболи
ческих процессов;

– «задать граничные условия» – данная функция позволяет определить
граничные условия для заданной области, в программе имеется возмож
ность выбора из трех реализованных вариантов: граничные условия 1-го
рода, 2-го рода и 3-го рода;

– «выбрать схему медицинских измерений» – функция, предоставляет
возможность пользователю создать новую схему.

– «вычислить термодинамическую температуру» – пользователю досту
пен запуск расчета термодинамической температуры с использованием
метода конечных элементов на вычислительной станции;

– «вычислить яркостную температуру» – функция, позволяющая поль
зователю моделировать яркостную температуру в заданных точках
биологической ткани на основе интегрального соотношения;

– «сохранить результат в файл» – сохранение результатов вычислитель
ного эксперимента в файл, содержащий информацию о яркостной
температуре в каждой точке. Данная функция включает в себя выбор
расширения файла и директории для его размещения в памяти устрой
ства.

На рисунке 2.14 приведена диаграмма классов разрабатываемого про
граммного обеспечения. Ключевым классом данной программной системы
является класс Integrate, поля которого (в частности, T_B, V, V_0 и др.)
описывают яркостную температуру и формирующие ее элементы, а методы
– вычислительные алгоритмы расчета яркостной температуры. Класс Thermo
в данной информационной модели отвечает за формирование термодинамиче
ской температуры, пространственное распределение которой непосредственно
используется для вычисления яркостной и инфракрасной температур. Класс
Import, реализует возможность интегрирования геометрии для дальнейшего
использования в процессе моделирования. Его наследник – класс CExternal
в качестве полей содержит теплофизические свойства биологических тканей
(плотность, удельная теплоемкость, теплопроводность и др.), методами данного
класса являются алгоритмы создания неоднородной структуры исходной чис
ленной модели.
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Рисунок 2.14 — Диаграмма классов программного комплекса для моделирова
ния яркостной температуры в неоднородных биологических тканях
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Блок-схемы модулей программного комплекса для моделирования яр
костной температуры в неоднородных биологических тканях приведены в
Приложении А на рисунках A.3 – А.5.

Описанный в данном параграфе программный комплекс реализован на
языке программирования C++, и на него получено свидетельство о государ
ственной регистрации программы для ЭВМ [A31].

2.5 Тестирование программного обеспечения

Рассчитаем температурное поле в различные моменты времени в беско
нечной длины цилиндре, диаметр которого 𝐷 = 0.2 м (рис. 2.15а). Физико
химические параметры цилиндра соответствуют мышечной ткани человека
(см. таблицу 1). Температура области решения в начальный момент времени
𝑇 = 20∘С. На поверхности цилиндра поддерживается постоянная температура
𝑇𝑏𝑜𝑢𝑛𝑑𝑎𝑟𝑦= 37∘C. Имеется сходимость численного решения к точному аналити
ческому профилю температуры (рис. 2.15б).

Рисунок 2.15 — Геометрия тестовой задачи по расчету динамики температуры в
бесконечном цилиндре (а). Распределения профиля температуры вдоль цилин
дра в различные моменты времени (б). Зависимость относительной ошибки ξ
вычислений по сравнению с аналитическим решением от количества расчетных

узлов 𝑁 для данного теста (в).

Вычислим зависимость относительной ошибки от числа расчетных ячеек
𝑁 , используя соотношение

ξ =
1

𝑁

𝑁∑︁
𝑖=1

|𝑇 𝑛𝑢𝑚
𝑖 − 𝑇 𝑎𝑛

𝑖 |
𝑇 𝑎𝑛
𝑖

, (2.12)
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где 𝑇 𝑛𝑢𝑚
𝑖 – численное решение в 𝑖-ом узле, 𝑇 𝑎𝑛

𝑖 – численное решение в 𝑖-ом узле.
На рисунке 2.15в показана сходимость численного решения при увеличении 𝑁 ,
где ξ𝑚𝑎𝑥 ≈0.021 при 𝑁=100 и ξ𝑚𝑖𝑛 ≈0.004 при 𝑁=6500.

Проведем следующий тест: задана квадратная плоскость со стороной
𝑎=0.1 м температуры 𝑇=20∘С, в центре которой находится окружность радиуса
𝑅=0.025 м, в области которой 𝑇=37∘С, на границах пластины поддерживается
постоянная температура 𝑇𝑏𝑜𝑢𝑛𝑑𝑎𝑟𝑦=20∘С (рис. 2.16а). Материал пластины имеет
параметры кожи человека (таблица 1). Результаты компьютерного моделирова
ния для числа конечных элементов 𝑁=3042 демонстрируют распространение
тепла из горячей центральной области в зоны с низкой температурой (рис.
2.16в-г).

Рисунок 2.16 — Трехмерное распределение температуры в плоскости в различ
ные моменты времени: 𝑡 = 0 с (а), 𝑡 = 100 с (б),𝑡 = 400 с (в), 𝑡 = 1000 с (г)

Чтобы сравнить реализованный модуль Thermodinamic c COMSOL
Multiphysics решим задачу моделирования процесса теплопроводности в од
номерном однородном стержне, которая имеет аналитическое решение. На
левой границе зададим постоянную температуру 𝑇𝑙𝑒𝑓𝑡 = 20∘С, на правой –
𝑇𝑟𝑖𝑔ℎ𝑡 = 37∘С, начальная температура области, в которой выполняется расчет
𝑇0 = 20∘С. Физико-химические параметры стержня соответствуют мышечной
ткани человека (см. таблицу 1). Важно отметить, что при начальных шагах
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интегрирования ∆𝑡 в COMSOL Multiphysics на левой границе (в области тем
пературного разрыва) ведет себя некорректно (рис. 2.17а), что вероятнее всего
связано с тем, что на данном этапе проводится процедура минимизации ошибки
и процесс сходимости растягивается. В реализованном ПО подобный эффект
отсутствует. Со временем расчета решение в COMSOL Multiphysics стабилизи
руется и в существенной степени совпадает с решением модуля Thermodinamic
(рис. 2.17б). При малом количестве вычислительных узлов 𝑁 относительная
ошибка решения, полученного в COMSOL Multiphysics выше, чем в модуле
Thermodinamic, но при 𝑁 ≳ 100 различия уменьшаются (рис. 2.17в).

Рисунок 2.17 — Распределение температуры в стержне в момент времени
𝑡 = 1 c (а), в момент времени 𝑡 = 200 c (б); зависимость относительной ошибки
ξ вычислений от количества расчетных узлов 𝑁 для данного теста на основе
аналитического решения(в) (модуль Thermodinamic – красная линия, COMSOL

Multiphysics – синяя линия)

2.6 Анализ эффективности параллельных вычислений для
моделирования антенны-аппликатора

Разработана параллельная версия программного обеспечения с приме
нением многоядерной архитектуры и графических ускорителей для расчета
тепловых полей в сильно неоднородных биологических тканях молочных желез.
Проведено комплексное тестирование параллельной реализации метода конеч
ных элементов для различных центральных процессоров и видеокарт NVIDIA.
Для сравнения производительности использовалась последовательная версия
программного комплекса.



71

2.6.1 Сравнение эффективности распараллеливания методов Open
MP, MPI, CUDA

Важным свойством вычислительных моделей физических процессов в био
логических тканях является широкий диапазон возможных начальных условий,
а также ряд физиологических процессов, которые в той или иной степени
влияют на тепловые поля в организме человека. Во многих случаях мы нахо
дим стационарные решения методом установления, что требует значительных
вычислительных ресурсов. Чтобы учитывать мелкомасштабную структуру био
логических тканей, требуется использовать расчетную сетку малых размеров,
за счет этого количество конечных элементов достигает ∼ 107. В работах [155]
рассматриваются теоретические и практические аспекты применения парал
лельных вычислительных технологий в задачах компьютерного моделирования
процессов тепломассопереноса.

OpenMP является открытым стандартом для распараллеливания ком
пьютерных программ на языках C, C++ и FORTRAN. Задачи, выполняемые
потоками параллельно, так же, как и данные, требуемые для выполнения этих
задач, описываются с помощью специальных директив препроцессора соответ
ствующего языка программирования [156]. Количество создаваемых потоков
может регулироваться как самой программой при помощи вызова библиотеч
ных процедур, так и извне, при помощи переменных окружения. В работе
использовалась версия стандарта OpenMP 5.2. [157].

MPI – это программный интерфейс, позволяющий осуществлять обмен
сообщениями между процессами, которые выполняют одну задачу. Активно
применяется при разработке программного обеспечения для кластерных систем
и суперкомпьютеров. Основным средством коммуникации между процессами в
MPI является передача сообщений друг другу [158]. Данная технология при
менялась в версии MPI 3.0.

CUDA является программно-аппаратной архитектурой параллельных
вычислений от компании Nvidia, позволяющей повысить вычислительную про
изводительность с применением графических процессоров. В работе была
использована версия спецификации 7.5 и CUDA Toolkit 10.1.243.

Для оценки эффективности применения технологии OpenMP используем
три разных процессора, задав одинаковую тактовую частоту 3.9 ГГц, но с раз
личным количеством физических ядер:
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1. AMD FX-4300 – 4 ядра;
2. AMD Ryzen 7 3800X – 8 ядер;
3. AMD Ryzen 9 3900X – 12 ядер.
Проведем вычисления с различным количеством конечных элементов,

усреднив время по 10 экспериментам. Применение OpenMP позволяет снизить
время расчета пропорционально количеству ядер (рис. 2.18а).

Рисунок 2.18 — Зависимость времени вычисления от количества расчетных
узлов: для трех типов центральных процессоров (а), для трех технологий па

раллельных вычислений (б)

Для применения технологии MPI был реализован вычислительный кла
стер типа Beowulf, состоящий из двух нодов на базе процессора Intel Core i3
(4 ядра) с объемом оперативного запоминающего устройства 8 Гб каждый,
соединенными сетью с пропускной способностью 1 Гбит/c, работающий под
управлением операционной системы Ubuntu 18.04. Также для данного теста
применительно к технологии OpenMP использовался процессор AMD Ryzen
9 3900X (12 ядер), и применительно к технологии CUDA графическая карта
NVIDIA Quadro RTX 4000. Результаты, представленные на рисунке 2.18б, де
монстрируют преимущества технологии CUDA для моделирования тепловых
процессов в неоднородных биологических тканях. Технология MPI демонстри
рует низкую производительность для данной конфигурации, в силу невысоких
характеристик вычислительных узлов, а также сетевого интерфейса, посред
ством которого они взаимодействуют.
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2.6.2 Исследование эффективности распараллеливания для
различных графических процессоров

Для тестирования рассмотрим две видеокарты, поддерживающие техно
логию параллельных вычислений CUDA:

1. NVIDIA Quadro RTX 4000 (на базе архитектуры Turing). Характеристи
ки: частота графического процессора – 1005 МГц, объем видеопамяти – 8 ГБ,
тип видеопамяти – GDDR6, количество CUDA ядер – 2304.

2. NVIDIA GeForce GTX 1050 Ti (на базе архитектуры Pascal). Характе
ристики: частота графического процессора – 1290 МГц, объем видеопамяти – 4
ГБ, тип видеопамяти – GDDR5, количество CUDA ядер – 768.

Тестовые расчеты показывают (рис. 2.19), что использование видеокарты
NVIDIA Quadro RTX 4000 дает ускорение примерно в 4.5 раза по отношению
к NVIDIA GeForce GTX 1050 Ti.

Рисунок 2.19 — Зависимость времени вычисления от количества расчетных уз
лов для двух видеокарт

2.7 Основные результаты второй главы

– Рассмотрены возможности ряда математических пакетов применитель
но к задачам моделирования физических процессов на основе систем
дифференциальных уравнений в частных производных в неоднородных
биологических тканях с мелкомасштабной внутренней структурой. Про
анализированы преимущества и недостатки подобного программного
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обеспечения. Важным является организация импортирования геомет
рических 3D моделей в конечно-элементный пакет для последующего
моделирования физических процессов.

– Описан метод конечных элементов для решения нашей задачи перено
са тепла в биотканях на основе тетраэдральной вычислительной сетки,
и представлен алгоритм ее построения. Дополнительно представлен
лагранжев метод для численного интегрирования уравнения тепло
проводности. В основе этого подхода лежит идея метода сглаженных
частиц (SPH). Поскольку каждая SPH-частица может характеризо
ваться своим набором физических параметров (коэффициент тепло
проводности, электропроводность, плотность, теплоемкость и др.), то
пространственное распределение SPH-частиц, в принципе, может вос
производить сколь-угодно сложную внутреннюю геометрию биоткани.
Проведены тестовые расчеты с использованием SPH-аппроксимации
уравнения теплопроводности для материалов с физическими характе
ристиками биологических тканей.

– Вычисление яркостной температуры из-за собственного микро
волнового излучения требует знать одновременно распределения
термодинамической температуры и электрического поля внутри тка
ни. В параграфе 2.2 приведена и реализована конечно-разностная
аппроксимация системы уравнений Максвелла для вычисления век
тора напряженности электрического поля с учетом неоднородностей
электропроводности и диэлектрической проницаемости. При модели
ровании работы микроволнового радиотермометра впервые корректно
учитывается неоднородность диэлектрических свойств среды.

– Получено свидетельство на регистрацию программного комплекса для
моделирования яркостной температуры в неоднородных биологических
тканях «BioBright» [A31]. Программное обеспечение обеспечивает им
порт тетраэдрической сетки, на которой происходит моделирование
термодинамической температуры методом конечных элементов. Метод
прогонки рассчитывает коэффициенты системы линейных алгебраиче
ских уравнений, к которой сводится исходная математическая модель.

– Созданный пакет программ «BioRadioMed» состоит из двух модулей и
позволяет строить трехмерные пространственные распределения элек
тромагнитного поля в многокомпонентных биологических тканях для
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произвольно заданной внутренней структуры [A32]. Первый модуль
предназначен для создания модели многокомпонентной биологической
структуры в численном виде. Мы можем задавать наборы физических
характеристик каждой биокомпоненты. Задачей второго программного
модуля является численное интегрирование системы уравнений Макс
велла для выбранной неоднородной среды с использованием метода
конечных разностей, учитывая заданные параметры антенны. Ком
плекс «BioRadioMed» является инструментом для изучения процесса
измерений яркостной температуры внутри сложных тканей при нали
чии опухолей.

– Проведены тестовые расчеты, которые подтверждают адекватность
реализованных численных методов. Реализация собственного программ
ного обеспечения дает возможность гибкой настройки алгоритмов под
конкретную задачу. Отсутствие доступа к исходному коду програм
мы и возникающие вычислительные ошибки являются безусловным
недостатком коммерческих математических пакетов, учитывая особен
но необходимость перехода к отечественным продуктам.

– Продемонстрирована эффективность параллельной реализации разра
ботанного программного комплекса с использованием основных техно
логий параллельных вычислений.
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Глава 3. Вычислительные эксперименты для исследования
особенностей пространственно-временных распределений

электромагнитного поля и температуры в биотканях

Третья глава диссертационной работы посвящена исследованию поведе
ния тепловых и электромагнитных полей в биологических тканях на основе
численных экспериментов. Расчеты проводились для молочной железы, ниж
них конечностей и головного мозга.

Результаты, представленные в данной главе, опубликованы в работах [A6;
A10; A12; A13; A14; A19; A22; A24; A27; A28; A29; A30]. Все вычислительные
эксперименты, приведенные в этой главе, были выполнены с использованием
программного комплекса для моделирования работы антенны для радиотермо
метрических измерений в многокомпонентных биологических тканях [A32] и
программного комплекса для моделирования яркостной температуры в неодно
родных биологических тканях [A31].

В основе передачи тепла в биологических тканях, в основном, лежат
процессы теплопроводности с перфузией крови, потоотделения, метаболизма,
генерации тепла и теплопроводности между кожей и окружающей средой [159].
На поведение температуры оказывают влияние долговременные физиологиче
ские факторы, например, для молочных желез влияет фаза менструального
цикла [160].

Одной из важных особенностей системы терморегуляции человека являет
ся то, что организм может поддерживать внутреннюю температуру близкой к
постоянной в широком диапазоне условий окружающей среды. Величина прито
ка крови к разным участкам варьируется в заданных границах в рамках трех
основных функций [A14]:

1. Массообмен для реализации обмена веществ в организме. Кровь транс
портирует кислород к органам человека и транспортирует углекислый газ и
другие отходы из клеток.

2. Регулирование системного артериального давления. Сосудистая систе
ма является первичным фактором в регуляции кровяного давления благодаря
своей способности изменять распределение кровотока и регулировать сердеч
ный ритм.

3. Теплообмен для системной терморегуляции.
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3.1 Неоднородность биологической ткани и ее влияние на
тепловые поля

В качестве объекта здесь рассмотрим молочные железы применительно к
задаче РТМ-диагностики онкологии. Поскольку исследуемая биоткань харак
теризуется сильной пространственной неоднородностью (жировая ткань, кожа,
соединительная ткань, железистая ткань, кровотоки, раковые образования), то
основные физические параметры биоткани существенно зависят от координат
[A14].

Рисунок 3.1 — Две модели с различной внутренней структурой, демонстри
рующие естественную вариативность в проекции на плоскости 𝑂𝑦𝑧 – верхние

изображения, на плоскость 𝑂𝑥𝑦 – нижние изображения

На рисунке 3.1 хорошо видна сильная мелкомасштабная неоднородность
биоткани. Причем эта неоднородность сильно варьируется у разных людей.
Естественная вариативность физических параметров биологических тканей
довольно велика. В качестве примера на рисунке 3.2 показаны профили ко
эффициента теплопроводности вдоль заданной линии 𝐴𝐵, приведенной на
рисунке 2.1, для 9 различных моделей внутренней структуры, различающих
ся расположением и размерами структурных элементов. Другие физические
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характеристики ведут себя подобно коэффициенту теплопроводности. Таким об
разом, имитационные модели различаются распределением пространственных
характеристик внутри биологической ткани [A14].

Рисунок 3.2 — Распределение коэффициента теплопроводности вдоль линии 𝐴𝐵

(см. рис. 2.1) длиной 𝐿 для девяти различных имитационных моделей (показаны
цветными линиями), различающихся внутренней структурой [A14]

Закон Фурье точно описывает теплопроводность в большинстве встречаю
щихся ситуаций. Используем для вычислений модифицированное соотношение
Пеннеса (1.5), базирующееся на уравнении Фурье. Однако на практике воз
никают ситуации, в которых становится важным эффект конечной скорости
распространения тепла [A22]. Для таких ситуаций используется уравнение,
предложенное Каттанео и Вернотт [161; 162], которое позволяет задавать время
релаксации между тепловым потоком и градиентом температуры.

На основе полученных данных по формуле (1.17) вычисляется яркостная
температура биоткани 𝑇𝐵. Построены распределения 𝑇𝐵 по 9 точкам на мо
лочной железе, соответствующим 9 положениям антенны радиотермометра на
поверхности биоткани (см. рис. 1.3). Стоит отметить важные результаты:

– значения яркостной температуры для сильно неоднородной модели на
0.3–0.7 ∘С выше чем для квазиоднородной модели, что во многом обу
словлено влиянием кровотоков (рис. 3.3);

– учитывая, что типичные значения разности δ𝑇𝐵 ∼ 1∘C, то разница в
∼ 0.5∘C может оказать серьезное влияние на результаты диагностики, и
уверенно можно считать, что при моделировании яркостной температу
ры необходимо учитывать сложную неоднородную структуру биоткани
[A22].
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Рисунок 3.3 — Распределения яркостной температуры: а) модель со слабой неод
нородностью структуры (показана на рисунке 3.14б), б) сильно неоднородная

модель [A22]

3.1.1 Физические характеристики различных биологических
компонент

Для проведения вычислительных экспериментов важно определить на
чальные параметры моделей. В силу использования многокомпонентных моде
лей биологических тканей, необходимо указывать физические характеристики
каждого типа биотканей. Вектор таких характеристик 𝐹 задает входные дан
ные модели отдельно взятого «виртуального» пациента.

В силу различных факторов результаты измерений свойств одной и той
же биокомпоненты находятся в широких пределах. К числу таких факторов
стоит отнести:

– сложность объекта измерения, неоднозначность связей между измеряе
мыми биофизическими и соответствующими медико-биологическими характе
ристиками [163];

– трудноучитываемое влияние различного рода психофизиологических со
стояний человека на показатели биофизических характеристик, которое носит
случайный характер и иногда сопоставимо по величине с измеряемыми пара
метрами;

– большой индивидуальный разброс измеряемых величин из-за половых,
возрастных и других различий;

– динамичность физических процессов в биологических тканях;
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– невозможность измерений некоторых характеристик тканей без наруше
ния целостности организма;

– малые абсолютные значения измеряемых величин при высоких уровнях
внутренних шумов;

– необходимость сложной статистической и математической обработки по
лученных результатов.

Набор физических параметров модели молочной железы определяется
вектором 𝐹 , смысл которого аналогичен вектору �⃗� (см. (1.18))

𝐹 = (𝐹λ, 𝐹𝐶 , 𝐹ρ, 𝐹𝑄, 𝐹σ, 𝐹ε, 𝑇𝑎𝑖𝑟, 𝑇𝑐𝑜𝑟𝑒), (3.1)

где размерность каждого из 𝐹λ,...,ε векторов равна общему количеству объек
тов (𝐾), составляющих всю модель, 𝑇𝑎𝑖𝑟 - температура воздуха в помещении во
время измерений, 𝑇𝑐𝑜𝑟𝑒 – температура тела человека. (варьируется в пределах
от 37 до 38∘C. Каждая физическая величина характеризуется соответствую
щим возможным отклонением (см. таблицу 2), например, теплоемкость жира
изменяется в пределах δ𝐶 = ±171 Дж/(кг·К). Значения компонент вектора 𝐹

распределяются по нормальному закону, аналогично геометрическим характе
ристикам. Формулы (1.19) и (1.20) позволяют генерировать выборки моделей
со случайными характеристиками, каждая из которых определяется своим кор
тежем

⟨
�⃗�, 𝐹

⟩
. Вектор физических характеристик

𝐹 =
{︁
𝑓
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1 , 𝑓
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2 , . . . , 𝑓

(𝐾)
𝑘𝐾

, 𝑓 (𝑎𝑖𝑟), 𝑓 (𝑐𝑜𝑟𝑒)
}︁
,

(3.2)
определяется аналогично вектору �⃗� (см. (1.18)), 𝑓

(𝑖)
𝑗 𝑗-ая физическая ха

рактеристика (теплопроводность, теплоемкость, массовая плотность, скорость
тепловыделения, электропроводность, диэлектрическая проницаемость) для
𝑖-го объекта, 𝑓 (𝑎𝑖𝑟) = 𝑇𝑎𝑖𝑟, 𝑓 (𝑐𝑜𝑟𝑒) = 𝑇𝑐𝑜𝑟𝑒. Запишем соотношение для физиче
ских параметров как в формуле (1.20):

𝑓
(𝑖)
𝑗 =

(︀
𝑓
(𝑖)
𝑗

)︀
0
+ δ𝑓

(𝑖)
𝑗max · ξ, (3.3)

где
(︀
𝑓
(𝑖)
𝑗

)︀
0

и δ𝑓 (𝑖)
𝑗max определяются по данным из таблицы 2. Результатом та

кого формирования 3D-моделей для последующего численного моделирования
является около 2000 моделей, которые смешиваются в различных пропорциях
с данными медицинских измерений и для которых рассчитываются простран
ственные распределения термодинамической (𝑇 ) и яркостной (𝑇𝐵) температур
[A1; A22].
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В качестве объекта моделирования рассматривается молочная железа, ко
торая имеет достаточно сложную неоднородную пространственную структуру
(см. рис. 3.1). Основные физические параметры биоткани существенно зависят
от координаты, при этом индивидуальны и варьируются в определенных гра
ницах. Проведен анализ научной литературы для оценки значений физических
характеристик биокомпонент (таблица 2). Определены диапазоны, в которых
варьируются значения таких параметров. Необходимо отметить, что 𝑄𝑐𝑎𝑛 для
опухолей варьируется очень широко на различных стадиях своего развития.

Таблица 2 — Диапазон естественной вариативности физических свойств биоло
гических тканей человека [27; 36; 44; 143; 145—148; 153; 164—170]

λ, Вт/(м · К)} 𝐶, Дж/(кг · К) ρ, кг/м3 𝑄𝑚𝑒𝑡, Вт/м3 σ, См/м ε

Кожа 0.21-0.54 3391-3690 1180-1215 380-410 1.1-2.4 40-50
Мышцы 0.4-0.51 3421-3790 1070-1100 675-690 0.44-0.7 54-56
Жир 0.18-0.34 2348-2690 900-915 356-370 0.03 4.4-6
Кровотоки 0.45-0.6 3800-4200 1046-1058 0 0.9-1.2 64-85
Железы 0.4-0.5 3700-3790 1035-1041 450-610 0.56-0.61 10.6-12
Соединительные 0.44-0.5 3340-3400 1006-1020 604-620 0.3-0.36 38-40
Опухоли 0.45-0.58 3710-3800 1045-1054 3000-71000 0.79-1.5 42-50

Для исследования влияния входных параметров физической модели на
яркостную температуру будем рассматривать наборы компьютерных моделей
молочных желез, для которых, вариативность физических параметров соответ
ствует естественной изменчивости.

При наличии пространственных флуктуаций физических параметров в
молочной железе поле температуры принимает неоднородный характер (рис.
3.4а). Значительный вклад в формирование подобных неоднородностей вно
сят кровеносные сосуды за счет того, что температура кровотоков выше, чем
температура окружающих тканей. Крупные кровеносные сосуды способны су
щественно изменять локальный температурный профиль (рис. 3.4б).

3.1.2 Влияние условий окружающей среды на динамику яркостной
температуры

Рассмотрим отдельно влияние окружающей среды и коэффициента теп
лопроводности на яркостную температуру и ее динамику. Для численного
моделирования задач, связанных с переносом тепла в биологических тканях
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Рисунок 3.4 — Распределение термодинамической температуры в модели мо
лочной железы на глубине 5 см от соска вдоль оси 𝑧 (а). Распределение
термодинамической температуры в локальной области (показана прямоуголь

ником), включающей кровоток (б).

необходимо задать набор начальных и граничных условий. Граничные усло
вия могут существенно влиять на результаты моделирования. Чаще всего
существенное влияние на выбор граничных условий оказывают параметры окру
жающей среды.

Зададим тепловой поток через границу биологической ткани, исполь
зуя соотношение (1.6). Рассмотрим влияние условий окружающей среды во
время медицинских осмотров на динамику яркостной температуры. По методи
ке обследования следует поддерживать температуру в помещении в пределах
20-25 ∘C при оптимальном диапазоне 21-23 ∘C [108].

Должно быть обеспечено полное отсутствие сквозняков в помещении. Ко
эффициент теплопередачи ℎ при конвекции численно равен количеству тепла,
передаваемого единицей нагреваемой поверхности в единицу времени окружа
ющей среде при разнице температур между средой и поверхностью 1 ∘C.

Наблюдается линейная зависимость яркостной температуры 𝑇𝐵 от коэф
фициента теплопередачи ℎ (рис. 3.5а). Варьируя данный параметр возможно
находить температуру окружающей среды, при которой проводились натурные
измерения. Результаты вычислительных экспериментов указывают на линей
ную зависимость яркостной температуры в различных точках измерения от
условий окружающей среды (рис. 3.5б). При этом зависимость довольно силь
ная. Так как изменение температуры окружающей среды на 8 ∘C вызывает
изменение яркостной температуры на 2 ∘C, это необходимо учитывать для
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медицинской диагностики. Результаты проведенных вычислительных экспери
ментов согласуются с данными, полученными в [171].

Рисунок 3.5 — Зависимость яркостной температуры 𝑇𝐵 от коэффициента тепло
передачи ℎ (a); температуры окружающей среды 𝑇𝑎𝑖𝑟 (б): красная линия – это
точка «0» на поверхности груди, синяя линия – это точка «3» на поверхности

груди, зеленая линия – «7» на поверхности груди для конкретной модели

3.1.3 Влияние неопределенности коэффициента теплопроводности
на яркостную температуру

Теплопроводность различных типов биологических тканей колеблется в
очень широком диапазоне. Теплопроводность жидких частей тела (тканевой
жидкости и плазмы крови) близка к теплопроводности воды. Теплопроводность
плотных тканей намного ниже, а для таких тканей, как, например, жировая
ткань или роговой слой кожи, значение находится между теплопроводностью во
ды и воздуха. Кожа и подкожно-жировая клетчатка являются изоляционными
слоями для тела. В результате температура поверхности кожи ниже темпера
туры внутри тела.

Различие в коэффициенте теплопроводности разных тканей живого ор
ганизма очень существенно для теплового режима организма. Значительная
теплопроводность мышечной ткани, в которой много кровеносных сосудов, да
ет возможность быстро передавать тепло от внутренних органов к внешним,
защищая внутренние органы от перегрева. Большое значение для сохранения
тепла внутри тела имеет приграничный слой.
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На рисунке 3.6а показан результат вычислений яркостной температуры и
ее зависимость от коэффициента теплопроводности. Результаты экспериментов
дают линейную зависимость яркостной температуры от коэффициента тепло
проводности, который в свою очередь также влияет и на скорость охлаждения
биологической ткани (рис. 3.6б).

Рисунок 3.6 — Зависимость яркостной температуры 𝑇𝐵 от коэффициента тепло
проводности λ (a); динамика температуры в точке «0» с разными показателями
коэффициента теплопроводности (б): красная линия λ = 0.4 Вт/(м ·∘C), зеле

ная линия – λ = 0.5 Вт/(м ·∘C), синяя линия – λ = 0.6 Вт/(м ·∘C).

Естественная вариативность теплопроводности, например, мышечной тка
ни, может давать изменения δ𝑇𝐵=1∘C.

3.1.4 Влияние неоднородности мнимой части диэлектрической
проницаемости на яркостную температуру

Важным условием успешного решения рассматриваемой задачи является
корректный учет диэлектрических и теплофизических свойств биологических
тканей. Известно, что диэлектрические свойства биологических сред сильно
зависят от влагосодержания и химического состава вещества, например, кон
центрации солей внутри ткани [172].

Коэффициент диэлектрической проницаемости ε𝑐 зависит от координат,
так как существенно различается по типам биокомпонент. В общем случае
присутствует также зависимость и от температуры ε𝑐(�⃗�, 𝑇 ). Оценим влияние
неоднородности мнимой части комплексной диэлектрической проницаемости
ε𝑖𝑚𝑐 в формирование яркостной температуры. Для этого построим 16 моделей,
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зафиксировав в них внутреннюю структуру и вектор физических параметров,
варьируя только ε𝑖𝑚𝑐 . Далее сравним распределения яркостной температуры для
различных моделей, сравнивая относительные отклонения попарно для двух
моделей 𝑎 и 𝑏

ψ𝑎𝑏 =
1

𝑁

𝑁=9∑︁
𝑖=1

|𝑇 𝑎
𝑖 − 𝑇 𝑏

𝑖 |
𝑇 𝑏
𝑖

, (3.4)

где 𝑖-ый индекс обозначает точку положения антенны на поверхности молочной
железы согласно методике измерений [A13].

Относительные отклонения яркостной температуры для моделей с раз
личающейся мнимой частью коэффициента комплексной диэлектрической
проницаемости варьируются на 0.03-0.5% (см. таблицу 3, в которой приведены
результаты для 9 моделей). Взяв во внимание то факт, что согласно технической
документации, погрешность измерения температуры радиомикроволновым тер
мометром 0.2∘С (для модели РТМ-01-РЭС), учетом неоднородности мнимой
части комплексной диэлектрической проницаемости можно пренебречь в пер
вом приближении.

Таблица 3 — Матрица значений коэффициента ψ для 9 моделей
М1 М2 М3 М4 М5 М6 М7 М8 М9

М1 0 1.3·10−3 1.6·10−3 0.3·10−3 1·10−3 1.3·10−3 1.9·10−3 0.3·10−3 3.2·10−3

М2 1.3·10−3 0 0.3·10−3 1.6·10−3 2.2·10−3 2.5·10−3 3.2·10−3 1·10−3 1.9·10−3

М3 1.6·10−3 0.3·10−3 0 1.9·10−3 2.5·10−3 2.9·10−3 3.5·10−3 1.3·10−3 1.6·10−3

М4 0.3·10−3 1.6·10−3 1.9·10−3 0 0.6·10−3 1·10−3 1.6·10−3 0.6·10−3 3.5·10−3

М5 1·10−3 2.2·10−3 2.5·10−3 0.6·10−3 0 0.3·10−3 1·10−3 1.3·10−3 4.1·10−3

М6 1.3·10−3 2.5·10−3 2.9·10−3 1·10−3 0.3·10−3 0 0.6·10−3 1.6·10−3 4.5·10−3

М7 1.3·10−3 3.2·10−3 3.5·10−3 1.6·10−3 1·10−3 0.6·10−3 0 2.2·10−3 5.1·10−3

М8 0.3·10−3 1·10−3 1.3·10−3 0.6·10−3 1.3·10−3 1.6·10−3 2.2·10−3 0 2.9·10−3

М9 3.2·10−3 1.9·10−3 1.6·10−3 3.5·10−3 4.1·10−3 4.5·10−3 5.1·10−3 2.9·10−3 0

3.2 Влияние местоположения антенны на распределение поля

Сложная пространственная структура биоткани и ее неоднородность на
малых масштабах является важной особенностью при компьютерном моделиро
вании. Для удобной интерпретации результатов численных расчетов перейдем
в сферическую систему координат. Рассмотрим две серии экспериментов:

1) антенна располагается в зоне соска (в точке «0»);
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2) положение антенны смещено относительно точки «0» на 45∘ (рис. 3.7).

Рисунок 3.7 — Геометрия модели измерения молочной железы [A12]

Каждый из экспериментов в серии различается пространственной струк
турой биоткани: числом и расположением основных компонент (молочные доли,
соединительная и жировая ткани, кровотоки). Различные модели молочной
железы различаются своей пространственной структурой – расположением
структурных компонент. Во всех моделях был зафиксирован радиус молочной
железы (𝑅=7 см), диаметр рабочей поверхности антенны, ее рабочая частота
и вектор физических характеристик [A29].

Варьирование внутренней структуры в моделях осуществляется за счет
пространственного перемещения двух структурных компонент: молочные доли
(𝑚𝑔) и кровотоки (𝑏𝑙). Они окружены соединительной и жировой тканями (𝑚𝑓).
Параметры кожи (𝑠𝑘) сохраняем неизменными. Относительные объемы всех
компонент 𝑚𝑔, 𝑏𝑙,𝑚𝑓, 𝑠𝑘 во всех моделях задаются одинаковыми [A12]

γ𝑚𝑔 =
𝑉𝑚𝑔

𝑉𝑎𝑙𝑙
=

4023

14363
≈ 0.28, (3.5)

γ𝑚𝑓 =
𝑉𝑚𝑓

𝑉𝑎𝑙𝑙
=

8773

14363
≈ 0.61, (3.6)

γ𝑠𝑘 =
𝑉𝑠𝑘

𝑉𝑎𝑙𝑙
=

1433

14363
≈ 0.1, (3.7)

γ𝑏𝑙 =
𝑉𝑏𝑙

𝑉𝑎𝑙𝑙
=

143

14363
≈ 0.01. (3.8)
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C учетом нормировки γ𝑚𝑔 + γ𝑚𝑓 + γ𝑠𝑘 + γ𝑏𝑙=1. Для различных моделей были
рассчитаны электрические поля 𝐸(𝑥,𝑦,𝑧), которые зависят от пространствен
ных распределений диэлектрической проницаемости ε(𝑥,𝑦,𝑧) и электрической
проводимости σ(𝑥,𝑦,𝑧) (таблица 2). Для каждой из моделей 𝑖 и 𝑗 (𝑖, 𝑗 = 1, 2, ...,
9) мы определили плотности мощности σ𝐸2/2.

Коэффициенты

β𝑖𝑗 =

⎯⎸⎸⎷∫︁ [︃
σ𝑗𝐸2

𝑗 − σ𝑖𝐸2
𝑖

σ𝑗𝐸2
𝑗

]︃
𝑑𝑉 (3.9)

характеризуют влияние внутренней структуры (расположения компонент отно
сительно друг друга) на распределение плотности мощности электрического
поля, а, следовательно, внутренней температуры, которая определяется ан
тенной. В таблицах 4-5 приведены результаты расчетов для двух положений
антенны на поверхности молочной железы [A12].

Таблица 4 — Матрица β𝑖𝑗 для угла θ = 45∘ [A12]
M1 M2 M3 M4 M5 M6 M7 M8 M9

Модель 1 (M1) 0 0.44 0.53 0.42 0.37 0.53 0.45 0.47 0.33
Модель 2 (M2) 0.44 0 0.35 0.3 0.47 0.44 0.32 0.3 0.4
Модель 3 (M3) 0.53 0.35 0 0.36 0.53 0.36 0.35 0.4 0.46
Модель 4 (M4) 0.42 0.3 0.36 0 0.47 0.34 0.41 0.36 0.53
Модель 5 (M5) 0.37 0.47 0.53 0.47 0 0.52 0.47 0.36 0.5
Модель 6 (M6) 0.53 0.44 0.36 0.34 0.52 0 0.3 0.47 0.49
Модель 7 (M7) 0.45 0.32 0.35 0.41 0.47 0.3 0 0.42 0.44
Модель 8 (M8) 0.41 0.53 0.48 0.52 0.4 0.52 0.4 0 0.41
Модель 9 (M9) 0.37 0.41 0.42 0.51 0.46 0.46 0.47 0.41 0

Как видим, относительные вариации мощности электрического поля мо
гут достаточно сильно зависеть от пространственной структуры биоткани, что
в свою очередь может приводить к заметным индивидуальным отклонениям
внутренней температуры в модели [A12].

Стоит отметить неоднородность проекции вектора электрического поля �⃗�

(рис. 3.8), плотности мощности 𝑃𝑑 (рис. 3.9а) и яркостной температуры (рис.
3.9б).



88

Таблица 5 — Матрица β𝑖𝑗 для угла θ = 0∘ (зона соска) [A12]
M1 M2 M3 M4 M5 M6 M7 M8 M9

Модель 1 (M1) 0 0.4 0.49 0.44 0.35 0.45 0.5 0.41 0.37
Модель 2 (M2) 0.4 0 0.31 0.62 0.51 0.39 0.56 0.53 0.41
Модель 3 (M3) 0.49 0.31 0 0.6 0.53 0.56 0.46 0.48 0.42
Модель 4 (M4) 0.44 0.62 0.6 0 0.49 0.54 0.39 0.52 0.51
Модель 5 (M5) 0.35 0.51 0.53 0.49 0 0.47 0.44 0.4 0.46
Модель 6 (M6) 0.45 0.39 0.56 0.54 0.47 0 0.57 0.52 0.46
Модель 7 (M7) 0.5 0.56 0.46 0.39 0.44 0.57 0 0.4 0.47
Модель 8 (M8) 0.41 0.53 0.48 0.52 0.4 0.52 0.4 0 0.41
Модель 9 (M9) 0.37 0.41 0.42 0.51 0.46 0.46 0.47 0.41 0

Рисунок 3.8 — Значения 𝐸 вдоль линии 𝑙, соответствующей различным место
положениям антенны, для двух различных моделей [A12]

3.3 Оценка влияния области интегрирования на яркостную
температуру

При определении средневзвешенной температуры 𝑇𝐵 по формуле (1.17) ре
зультат зависит от объема биоткани 𝑉𝑏, по которому определяется внутренняя
температура. Чем более неоднородным является распределение температуры
𝑇 (𝑥,𝑦,𝑧) в заданный момент времени, тем труднее связать величину 𝑇𝐵 с ре
альной физической температурой внутри ткани. Рассмотрим степень влияния
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Рисунок 3.9 — Распределение 𝑃𝑑 (a). Распределение яркостной температуры 𝑇𝐵

(б) [A9]

выбора объема интегрирования 𝑉𝑏 на временную динамику внутренней темпера
туры 𝑇𝐵. В качестве объемов 𝑉𝑏 рассмотрим серию цилиндров с фиксированным
центром основания ограничивающей поверхности и различным диаметром в
пределах 𝐷 = 0.5÷ 5 см. на рисунке 3.10б полученные таким образом профили
внутренней температуры сравниваются с 𝑇𝐵, рассчитанной для всего объема
молочной железы 𝑉 𝑡𝑜𝑡

𝑏 [A14].

Рисунок 3.10 — Зависимость 𝑇𝐵 от 𝑉𝑏 в момент времени 𝑡=25 мин для трех раз
личных моделей МЖ (а); зависимость внутренней температуры 𝑇𝐵 от времени

в модели 2 с различными значениями объемов 𝑉𝑏 (см. (1.14)(б)).

Для малых значений объема 𝑉𝑏 рассчитанная температура на стационар
ном режиме может различаться от случая 𝑉 𝑡𝑜𝑡

𝑏 примерно на градус. С ростом
объема 𝑉𝑏 расхождение между температурами уменьшается [A14].
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3.4 Влияние геометрии молочной железы на пространственное
распределение температуры

На яркостную температуру 𝑇𝐵 существенно влияет геометрическая форма
молочной железы. В свою очередь, форма молочной железы зависит от по
ложения пациентки в ходе проведения натурных измерений. В медицинской
практике применяется две схемы: стоя и лежа. Характерной особенностью яв
ляется тот факт, что при изменении положения пациента молочная железа
крупных размеров смещается: вниз – в случае проведения измерений стоя, во
внешнюю область – в случае проведения измерений лежа (рис. 3.11).

Рисунок 3.11 — Геометрия парных молочных желез в процессе обследования,
расстояние 𝐿1 < 𝐿2

За счет этого в большой мере смещается и жировая ткань молочной
железы. Таким образом, если измерения проводятся в положении лежа, то тол
щина внутренней области молочной железы уменьшается и за счет этого при
измерении радиояркостной температуры серьезный вклад дает ядро тела, тем
пература 𝑇𝑐𝑜𝑟𝑒 которого заметно выше. Статистический и регрессионный анализ
температур крупных молочных желез (𝐷>27 см) подтверждает данный факт
[173]. Однако отметим, что натурные данные свидетельствуют о том, что для
молочных желез малого размера (𝐷<21 см) подобного рода зависимость не
наблюдается. Исходя из этого предложены два класса геометрии крупных мо
лочных желез для проведения вычислительных экспериментов: положение стоя
(рис. 3.12а) и положение лежа (рис. 3.12б).

Рассмотрим в расчетах подобный эффект. Воспользуемся двумя пред
ложенными моделями, диаметр молочной железы примем равным 𝐷=28 см.
Вектор физических параметров 𝐹 используем один и тот же, суммарный объ
ем для двух моделей одинаков. На рисунке 3.13 продемонстрировано влияние
формы молочной железы на распределение радиояркостной температуры. За
метим, что «теплая» область смещается в ту зону, где объем жировой ткани
меньше, и мышечный блок находится ближе к поверхности молочной железы.
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Рисунок 3.12 — Базовая модель внешней поверхности в положении «стоя» (а).
Один из вариантов формы в положении «лежа» (б). Слева показано положение
рабочей поверхности микроволновой антенны для измерения яркостной темпе

ратуры 𝑇𝐵.

Можно утверждать, что учет геометрии является чрезвычайно важным факто
ром для задач моделирования тепловых процессов в биологических тканях и
для задач медицинской диагностики в целом.

Рисунок 3.13 — Распределение яркостной температуры в молочной железе для
положения стоя (а), для положения лежа (б)

3.5 Компьютерное моделирование для определения физических
характеристик биологических тканей

Решение обратной задачи теплопроводности позволяет по заданному рас
пределению температуры вычислить физические параметры объекта или его
структурные особенности. Так в [174] для определения общих теплофизических
свойств опухоли кожи на основе динамической термографии применяются ме
тоды глубокого обучения. Не менее актуальной видится задача нахождения



92

физических характеристик пациента с целью построения его цифрового двой
ника для задачи диагностики и возможного последующего лечения.

3.5.1 Упрощение моделируемого объекта и его геометрии

Определение теплофизических параметров модели по заданному распре
делению температуры представляет собой сложную задачу биомедицинской
инженерии. В силу того, что женская грудь – сложно организованный орган,
с неоднородной мелкомасштабной пространственной структурой, приходится
принимать некоторые допущения при реализации геометрии модели. Поэтому
для первого приближения используем упрощенную многослойную структуру
молочной железы.

Внешняя часть модели состоит из достаточно тонкого слоя кожи, под кото
рым расположена молочная железа (железистая ткань), которая в свою очередь
находится внутри жировой ткани (рис. 3.14а). Молочные дольки объединим
в обобщенную структуру. В основании модели находится мышечно-скелетный
блок. На рисунке 3.14б показана упрощенная геометрия модели.

Рисунок 3.14 — Схематическое строение молочной железы (а) [175], проекция
упрощенной многослойной геометрии модели на 2D-плоскость на основе реаль

ной структуры (б) [A6]

3.5.2 Постановка обратной задачи термодинамического
моделирования

Построение имитационных моделей тепловых процессов в молочной же
лезе позволяет оценить температурные аномалии и выявить структурные
изменения внутренних тканей. Для разработки таких моделей необходимо
решить обратную задачу теплопроводности. Это позволит нам восстановить
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физические характеристики молочной железы в соответствии с известным рас
пределением глубинных и кожных температур.

В качестве входных параметров мы будем использовать вектор, содержа
щий температуры 𝑇 = {𝑇0, ..., 𝑇15}, полученные с помощью вычислительного
эксперимента в микроволновом диапазоне и в инфракрасном диапазоне для од
ной молочной железы (была выбрана правая железа). На выходе необходимо
определить коэффициенты теплопроводности различных биологических тканей
при зафиксированных других параметрах. На рисунке 3.15 показана процеду
ра нахождения этого коэффициента.

Рисунок 3.15 — Алгоритм определения коэффициента теплопроводности [A6]

3.5.3 Численное решение обратной задачи методами оптимизации

Описание метода. Предполагается, что процесс носит временный харак
тер. На границе устанавливается постоянная температура окружающей среды.
Значение этой температуры 𝑇𝑎𝑖𝑟 взято из экспериментальных данных. Значе
ния прогнозируемых 𝑇 = {𝑇0, ..., 𝑇8} и измеренные температуры сравниваются
с использованием минимизации квадратичного функционала невязки

𝐴 =
∑︁
𝑖

(𝑇𝑖 − 𝑇 𝑒𝑥𝑝
𝑖 )2 → 𝑚𝑖𝑛

λ
. (3.10)

Целевая функция – это сумма квадратов разностей, измеренных 𝑇 𝑒𝑥𝑝
𝑖 и

расчитанных значений температуры 𝑇𝑖. Управляющий параметр – коэффици
ент теплопроводности λ. Требуется найти вектор λ⃗, который сводит к минимуму
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несоответствие между 𝑇 𝑒𝑥𝑝
𝑖 и 𝑇𝑖 [A6]. Причем функционал определен положи

тельно, следовательно, имеет единственный минимум.
Вычислительный эксперимент. Целевая функция задается как

вектор температур, измеренных в микроволновом диапазоне 𝑇𝐵 =

{34.2, 33.7, 33.6, 33.6, 33.7, 33.7, 33.8, 33.6, 33.6} и в инфракрасном диапазоне
𝑇𝐼𝑅 = {33.8, 33.3, 33.2, 33.2, 33.2, 33.3, 33.4, 33.3, 33.2} (рис. 3.16). Температуры
устанавливаются в ∘C во всех случаях.

Рисунок 3.16 — Начальное распределение яркостной и инфракрасной темпера
туры [A6]

После выполнения ∼ 108 итераций, был получен следующий вектор теп
лопроводности λ⃗* = {0.42, 0.24, 0.41, 0.44}. Расчетные и измеренные значения
коэффициентов теплопроводности отличаются примерно на ∼ 10−2 (таблица
6а).

Таблица 6 — Результаты численного эксперимента с контрольным параметром
λ (а), результаты численного эксперимента с управляющим параметром 𝐶 (б)
[A6]
а.
Биоткань

λ*

Вт/(м ·∘C)
λ

Вт/(м ·∘C)
б.
Биоткань

𝐶*

Дж/(кг·∘C)
𝐶

Дж/(кг·∘C)
λ𝑠𝑘𝑖𝑛 0.42 0.45 𝐶𝑠𝑘𝑖𝑛 3100.7 3100
λ𝑓𝑎𝑡 0.24 0.2 𝐶𝑓𝑎𝑡 2599.4 2600
λ𝑚𝑎𝑚.𝑔𝑙. 0.41 0.4 𝐶𝑚𝑎𝑚.𝑔𝑙. 3199.2 3200
λ𝑛𝑖𝑝𝑝𝑙𝑒 0.44 0.4 𝐶𝑛𝑖𝑝𝑝𝑙𝑒 3000.8 3000

Учитывая, что структура в некоторой степени неоднородна, такой резуль
тат полностью удовлетворяет требованиям поставленной задачи. На следующем
этапе мы провели прямой вычислительный эксперимент для проверки резуль
татов и использовали полученный вектор λ⃗* в качестве входных параметров.
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Расчитанное распределение температуры строилось вдоль луча осевой симмет
рии (рис. 3.17а).

Рисунок 3.17 — Проверка соответствия результатов вычислительного экспери
мента с точным решением (а), зависимость ускорения параллельной реализации

от количества итераций (б) [A6]

Мы провели аналогичную процедуру, но зафиксировали коэффициенты
теплопроводности биологических тканей, а удельную теплоемкость 𝐶 сделали
регулирующим параметром.

Из таблицы 6б видно, что погрешность определения теплоемкости состав
ляет ∼ 0.1, что является приемлемым результатом численного эксперимента.

Результаты экспериментов показывают, что предложенный метод дает до
статочно хорошие результаты и обеспечивает необходимую точность решения
в первом приближении.

Параллельные технологии. Процесс решения представленной задачи
ресурсоемкий. Имеет смысл использовать технологии параллельных вычисле
ний, чтобы сократить время, затрачиваемое на вычисления. Самый простой
способ распараллелить код – использовать стандарт OpenMP для многопо
точного ПО для систем с разделяемой памятью, поскольку в этом случае не
требуются специализированные компьютерные серверы, а приложение доста
точно универсально в использовании [156].

Задачи, выполняемые потоками параллельно, а также данные, необхо
димые для выполнения этих задач, описываются с помощью специальных
директив препроцессора соответствующих языковых прагм. Количество созда
ваемых потоков может контролироваться как самой программой путем вызова
библиотечных процедур, так и извне с помощью переменных окружения. Как
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следует из сравнения результатов, версия OpenMP дает в среднем ускорение в
4.7 раза по сравнению с последовательной версией (рис. 3.17б) [A6].

3.5.4 Анализ полученных результатов

Сопоставление результатов вычислительных экспериментов с лаборатор
ными экспериментами позволяет получить более точные физические характе
ристики различных тканей и компонентов молочной железы. Ожидается, что
это в некоторой степени может повысить эффективность своевременной диа
гностики опухолей [A6].

Серьезная проблема диагностики и моделирования этого явления заклю
чается в широком диапазоне основных параметров, характеризующих ткани
у различных организмов (теплопроводность, коэффициенты переноса и рас
сеяния, электропроводность, диэлектрическая проницаемость, теплоемкость,
вязкость крови, параметры кровотока, теплопередача). Ситуация усугубляется
сильной неоднородностью структуры молочных желез с характерными про
странственными масштабами существенно менее 1 см. Разброс характеристик
опухолевой ткани может достигать порядков, в том числе и для злокачествен
ных опухолей [30].

Кластерные вычисления с распределенной памятью можно использовать
для решения более сложных задач. Для ускорения работы программная реали
зация кластера может применять многоядерные вычисления с общей памятью
в каждом узле в сочетании с интерфейсной моделью распределенной памяти,
основанной на MPI. Такой подход, известный как гибридный параллелизм,
значительно ускоряет работу за счет эффективного использования вычисли
тельных ресурсов.

3.6 Применение методов моделирования для других органов
человека

Разработанные методы моделирования физических процессов в биологи
ческих тканях являются универсальными, и применимы для широкого класса
задач. Рассмотрим практическое использование реализованного программного
обеспечения в моделировании тепловых процессов в головном мозге и голенях
человека.
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3.6.1 Моделирование физических процессов в головном мозге

Важным направлением современных биомедицинских исследований явля
ется анализ тепловых процессов, протекающих в мозге человека. Это связано с
тем, что ряд заболеваний головного мозга вызывает нарушения в температур
ном режиме. К таким заболеваниям относятся: злокачественные опухоли [155;
176; 177], инсульты [178], механические повреждения [179] и др. Одной из важ
ных проблем, связанных с тепловыми процессами в голове человека, является
выяснение процесса терморегуляции мозга [180]. На сегодняшний день разраба
тываются микроволновые радиотермометры с полосой пропускания 500 МГц,
и с применением моделей головы оценивается возможность клинического мони
торинга состояния пациента во время операции [100]. В силу сложной и сильно
неоднородной структуры головного мозга требуется построение реалистичных
вычислительных моделей с высоким разрешением, охватывающим особенности
кровеносной системы. Существенным является выбор опорных точек для изме
рения яркостной температуры в зависимости от заболевания.

С использованием метода, описанного в 1.3.2, была построена трехмерная
неоднородная модель головного мозга (рис. 3.18а).

Рисунок 3.18 — 3D модель мозга человека (а), распределение термодинамиче
ской температуры в плоскости 𝑂𝑥𝑦 на глубине 𝑧=4 см (б)

Результаты вычислительных экспериментов указывают на то, что ана
томические неоднородности биотканей мозга способны формировать градиент
температуры около 1-2 ∘С, что согласуется с оценками, полученными в [181].
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На основе анализа результатов вычислительных экспериментов были по
лучены следующие выводы:

– в разброс значений внутренней температуры головного мозга вносят
вклад не только термодинамические процессы в биологических тканях,
но и процессы терморегуляции, связанные с метаболическим тепловы
делением.

– неоднородность биологических тканей головного мозга создает градиен
ты температуры, которые могут изменяться при различных патологиях.

3.6.2 Моделирование физических процессов в нижних конечностях

Заболевания вен нижних конечностей (голеней), связанные с их вари
козным расширением, являются чрезвычайно распространенными. При этом
заболевании наблюдаются нетипичные локальные градиенты внутренней тем
пературы, что обеспечивает возможность применения РТМ-диагностики [182].
Этот подход до настоящего времени развивался только на основе анализа
измеренных термометрических данных для выборки пациентов [182], и модели
рование тепловых и радиационных процессов ранее не проводилось. Здесь мы
только продемонстрируем такую возможность, поскольку эта задача требует
столь же полного и объемного исследования, как и для онкологии молочной
железы.

В первом приближении, в качестве модели исследуемого объекта голени
человека используется цилиндрический объект, схематическое представление,
а также распределение тканей внутри которого представлено на рисунке 3.19а.

На основании полученного представления о венозной системе глубинных
вен голени были построены следующие модели задних вен голени и передних
вен голени, представленных на рисунке 3.19б-в. Для расчета теплопереноса
были заданы постоянные температуры внутри сосудов. Причём так как тем
пература с течением крови в артериях вниз к стопе, по экспертному мнению,
уменьшается, все артерии снизу-вверх были разделены на несколько участков,
которые разделяют артерии по температуре, поддерживаемой ими. Температу
ра в венах в отличии от артерий при движении вверх к центру тела, наоборот,
падает, причем температура глубинных вен будет выше температура поверх
ностных вен из-за более стремительно охлаждения из-за взаимодействия с
окружающей средой (при условии, что температура окружающей среды колеб
лется в пределах 21 ∘С).
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Рисунок 3.19 — Схематичное распределение тканей внутри голени (a), модель
поверхностных вен задней поверхности голени (б), передней поверхности голени

(в)

В результате численного моделирования получено следующее распределе
ние температуры на задней поверхности голени (рис. 3.20).

Рисунок 3.20 — Распределение яркостной температуры для двух моделей голени
цилиндрической формы с кровеносной системой, смоделированной с примене
нием схемы медицинских измерений, основанной на 12 точках (слева – модель
голени здорового пациента, справа – модель голени пациента с варикозным
расширением вен). Модели сильно различаются внутренней структурой �⃗� и

физическими параметрами биокомпонент 𝐹 .

Разработанные модели динамики тепловых процессов в голенях человека
могут в дальнейшем применяться для повышения качества диагностики веноз
ных заболеваний нижних конечностей [183].
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3.7 Основные результаты третьей главы

– Проведен литературный обзор и систематизированы физические пара
метры биологических компонент, которые используются для моделиро
вания физических процессов в органах человека с учетом естественного
разброса этих характеристик. Каждая 3D-модель молочной железы,
помимо вектора �⃗�, характеризуется набором физических параметров
соответствующих компонент 𝐹 , который мы называем вектором фи
зических характеристик. Мы описали алгоритм построения моделей с
различным кортежем

⟨
�⃗�, 𝐹

⟩
. Разброс значений векторов �⃗� и 𝐹 ха

рактеризует естественную вариативность как физических параметров
каждой биокомпоненты, так и внутренней геометрии (форма, размеры
и размещение этих биокомпонент), которая определяется вектором �⃗�.
Таким образом, различные комбинации параметров биотканей опреде
ляют вектор начальных данных для вычислительных экспериментов.

– Проведен анализ влияния температуры воздуха и коэффициента тепло
передачи на яркостную температуру в разных точках при проведении
стандартной процедуры измерения. Полученные зависимости имеют
практически линейный вид. Однако, угол наклона этих линейных
зависимостей может различаться для разных точек измерения, что
связано с особенностями внутренней структуры ткани. Наличие круп
ных кровотоков сильнее меняет указанные зависимости. Влияние же
мелкомасштабных неоднородностей остальных компонент более слабое.
Получены оценки влияния коэффициента теплопроводности на яркост
ную температуру, которая также в общем случае зависит от точки
измерения на поверхности биоткани. При варьировании коэффициентов
теплопроводности скорость охлаждения ткани меняется, что является
существенным фактором для нашего динамического метода проведения
измерений (подробнее см. параграф 4.3).

– Исследовано влияние местоположения антенны микроволнового ра
диотермометра и области интегрирования на яркостную температуру.
Локальная плотность мощности электрического поля 𝑃𝑑 может варьи
роваться в пределах десятков процентов в разных моделях МЖ, в
которых меняется только расположение компонент в биоткани при
сохранении относительного объема каждой из компонент. При дополни
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тельном изменении физических характеристик, а также всех остальных
геометрических параметров, относительные изменения 𝑃𝑑 могут увели
чиваться.
Поскольку яркостная температура формируется в некотором объеме
ткани 𝑉𝑏, то проведен анализ влияния этого объема интегрирования
микроволнового излучения на результат вычисления 𝑇𝐵. Показано, что
основной вклад в яркостную температуру дает зона с характерным
диаметром 𝐷 под антенной, диаметр которой меньше 𝐷. При типич
ных условиях, диаметр 𝐷 этой зоны около 5 см. Проведены расчеты
влияния мнимой части диэлектрической проницаемости на яркостную
температуру, которые показали, что относительные отклонения 𝑇𝐵 не
превышают 1%.

– Показано, что форма молочной железы, а также положение пациента во
время радиотермометрического обследования в значительной степени
может влиять на распределение температуры при определенных разме
рах МЖ, поэтому при проведении имитационного моделирования этот
фактор учитывается в главе 4.

– Для многослойного приближения показана возможность решения об
ратной задачи по восстановлению физических параметров модели по
известному распределению температуры, на примерах определения
коэффициента теплопроводности и удельной теплоемкости. Итераци
онный процесс, в принципе, позволяет достигнуть заданной точности.
Однако, требует огромного числа итераций, что на практике примени
мо только для достаточно простых многослойных моделей даже при
использовании параллельных технологий.

– Для демонстрации универсальности построенных моделей, проведены
расчеты яркостной температуры для двух других органов. Рассмотре
ны модели голени в приложении к варикозным заболеваниям. Также
проведены симуляции для головного мозга при наличии дополнитель
ного источника тепла из-за опухоли.
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Глава 4. Валидация моделей и повышение эффективности
РТМ-диагностики

Данная глава посвящена разработке метода валидации результатов ком
пьютерного моделирования на основе данных натурных наблюдений, а также
применению построенных моделей в диагностике рака молочной железы. Рас
сматривается специфика динамики тепловых процессов в молочной железе,
включая влияние условий окружающей среды. Определяются условия обнару
жения опухолей с низким удельным тепловыделением, а также малого размера.
Методами машинного обучения показано, что использование математических
моделей позволяет в некоторой степени повысить качество диагностики опу
холевых заболеваний. Полученные результаты могут быть использованы в
медицинской практике для диагностики рака молочной железы.

Результаты, приведенные в данной главе, опубликованы в следующих ра
ботах [A1; A3-А5, А7; А9; А11, А15, А16, А18, А20, A21].

4.1 Валидация компьютерной модели для диагностики
онкологических заболеваний на основе машинного обучения

В настоящем параграфе разработан метод, предлагаемый для повышения
качества имитационных моделей. Важной отличительной особенностью разра
ботанного метода является возможность получать рекомендации по изменению
начальных и граничных условий для вычислительных экспериментов с целью
приведения к соответствию результатов моделирования и данных натурных
наблюдений. Предлагаемый метод является универсальным и применим для
широкого спектра задач, поскольку не привязан к структуре исходных или вы
ходных данных [A9].

4.1.1 Построение наборов данных, генерируемых компьютерной
моделью

Валидация моделей – итерационный процесс изменения векторов входных
параметров моделей �⃗� и 𝐹 с целью повышения соответствия выборок данных
имитационных экспериментов результатам натурных медицинских обследова
ний.
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Для проведения процедуры валидации результатов компьютерного моде
лирования мы строим последовательности с различными наборами �⃗�. Каждый
такой набор включает 𝑘=80 решений задач (1.5), (1.11, 1.14). Каждая реали
зация модели 𝐹𝑘 (𝑘 = 1, ..., 𝐾) определяется случайной вариацией δ�⃗� без
учета опухолей. Вектор физических характеристик имеет естественную ва
риативность. После каждой итерации проводится анализ термометрических
модельных данных, на основании которого были скорректированы физические
компоненты.

4.1.2 Итерационная процедура валидации моделей здоровых
пациентов

Алгоритм процедуры валидации представлен на рисунке 4.1

Рисунок 4.1 — Алгоритм проведения численного эксперимента и валидации [A1]

Для валидации результатов моделирования реализован следующий алго
ритм:

1. Построение классификатора над срезом с реальными данными здоро
вых и классификация модельных;

2. Построение классификатора над срезом с модельными данными в ка
честве здоровых и классификация здоровых;

3. Анализ результатов и значений характеристик, которые классификатор
счёл подозрительными;
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4. Изменение коэффициентов модели, генерация новых данных и возврат
к пункту 1.

Рассматривался случай бинарной классификации «Здоровые» и «Рак», а
«Другие» данные не учитывались и на графиках оставлены для наглядности.
Связано это с тем, что наибольший интерес представляет корректное выявление
именно злокачественных опухолей [A22].

После первой итерации алгоритма установлено, что для модельных дан
ных характерны более высокие значения как глубинных, так и кожных
температур, при этом температурные градиенты достаточно низкие по сравне
нию с другими классами. Также результатам моделирования свойственна более
низкая дисперсия. Описанные недостатки были частично устранены после по
вторного моделирования. Типовые ситуации представлены на рисунках 4.2 и
4.3. Подобное наблюдается и для остальных точек измерений.

Рисунок 4.2 — Диаграммы размаха значений температуры в точке «0» (выбросы
не показаны) [A9]

Показатели специфичности алгоритма, обученного на реальных данных,
на модельных данных близки к 0.95. Следует отметить, что специфичность
такого алгоритма на реальных данных меньше и находится в районе 0.9.

Показатели специфичности алгоритма, обученного на модельных данных,
на реальных данных варьируются от 0.5 до 0.6, в то время как на модельных
данных близки к 1.

Таким образом, после обучения алгоритма на модельных данных покры
лась только часть здоровых, то есть результаты моделирования на данной
итерации представляют собой некоторый подкласс здоровых. Однако положи
тельная динамика прослеживается, поскольку результат заметно улучшился
после первой и второй итераций алгоритма и изменения входного набора ко
эффициентов моделей.
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Рисунок 4.3 — Классовые распределения значений внутренней температуры в
точке «0» [A9]

4.1.3 Статистический анализ объединения результатов
моделирования и экспериментальных данных

Приведем статистические оценки для сравнения итоговой выборки, со
держащей смоделированные данные, с результатами натурных обследований.
Сравнение производится для двух классов пациентов: здоровые и пациенты с
раковой опухолью (построение описано в п. 4.2.1).

Сравнение статистических распределений выборок, на основе измеренных
у пациентов и компьютерных симуляций температур (рис. 4.4) показывает хоро
шее согласие. Поэтому, в силу специфики решаемой задачи, в рамках высокой
неопределенности стоит отметить количественное сходство смоделированных
температур с данными натурных медицинских обследований.

4.2 Определение условий обнаружения слабых опухолей

Одним из ключевых условий успешного лечения онкологического заболе
вания является его своевременная диагностика. Многие виды рака отличаются
клиническим поведением: время развития, переход в злокачественную стадию
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Рисунок 4.4 — Итоговые классовые распределения значений внутренней
температуры в точке «0»: «здоровые» по данным натурных медицинских об
следований (а); «рак» по данным натурных медицинских обследований (б);
«здоровые» по данным результатов вычислительных экспериментов (в); «рак»

по данным результатов вычислительных экспериментов (г) [A1].

и т.д. При этом скорость роста различных опухолей разная и зависит, в том
числе, от индивидуальных особенностей организма. Значимой является диагно
стика при малых размерах опухоли. Рассмотрим метод диагностики на основе
РТМ и определим его эффективность для ранних стадий развития заболевания.

4.2.1 Моделирование источников тепла, индуцированных
опухолью

Раковые опухоли молочных желез образуются в эпителии железистой тка
ни молочных протоков или долек молочной железы. Изначально рост клеток
опухоли локализуется в протоках или дольках (in situ или рак 0-ой стадии)
[184]. Позднее злокачественные опухоли могут разрастаться, проникая в боль
шее количество тканей молочной железы.

Рост опухолей, которые в диаметре превышают несколько миллиметров,
возможен только в случае образования вокруг нее мелкой капиллярной сети.
За счет этого очаг опухоли представляет собой тепловой источник в организме.
Поэтому в работе под термином «опухоль» мы будем понимать саму раковую
опухоль и кровеносную сеть вокруг нее, образующие общий тепловой источ
ник. На рисунке 4.5а продемонстрировано влияние злокачественной опухоли
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Рисунок 4.5 — Термограмма, показывающая рак левой молочной железы (а),
маммографическое изображение молочной железы пациента с раковой опухо

лью (б) [185]

на температурные поля в инфракрасном диапазоне. В свою очередь маммо
графическое обследование подтверждает факт наличия заболевания. Подобные
результаты получены также в работах [186—188]. Количественные термографи
ческие признаки повышенного тепловыделения в области обнаружения опухоли
позволяют строить диагностические системы, основанные на данном эмпириче
ском факте [189—192].

На рисунке 4.6 показаны распределения температуры 𝑇 в плоскости для
модели МЖ с опухолью и модели без опухоли, которые однозначно указывают
на наличие опухоли, но вклад таких локальных образований в яркостную тем
пературу невелик даже при 𝑄𝑐𝑎𝑛 = 3 · 104 Вт м−3. Более холодные небольшие
опухоли 𝑄𝑐𝑎𝑛 < 2 ·104 Вт м−3 вообще не обнаруживаются, так как интегральная
тепловая мощность опухоли пропорциональна 𝑄𝑐𝑎𝑛 · 𝑅3.

4.2.2 Оценка влияния величины удельного тепловыделения
опухолью на яркостную температуру

Злокачественная опухоль характеризуется высоким тепловыделением
вследствие повышенного метаболизма раковых клеток. Для обеспечения высо
кого темпа роста в условиях конкуренции со здоровыми клетками организма
опухоль инициирует усиленное прорастание ткани опухоли густой кровеносной
сетью [193]. Рассмотрим модель, содержащую опухоль в точке «8» на глубине 15
мм. Зафиксируем все параметры модели за исключением величины удельного
тепловыделения опухолевой ткани. Используем типичные значения, характери
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Рисунок 4.6 — Распределения термодинамической температуры для положения
стоя на различных глубинах: 2 см (а), 3 см (б), 4 см (в), 5 см (г)

зующие 3 различных типа раковых заболеваний: меланома – 𝑄𝑐𝑎𝑛 = 3700 Вт/м3,
инвазивный дольковый рак молочной железы – 𝑄𝑐𝑎𝑛 = 10600 Вт/м3, внутрипро
токовый рак молочной железы – 𝑄𝑐𝑎𝑛 = 34000 Вт/м3. Таким образом опухоль
представляет собой тепловой источник с повышенным по отношению к другим
тканям тепловыделением за счет кровеносной сети, образуемой вокруг опухоли.
Результаты расчетов яркостной температуры показывают значительный вклад
удельного тепловыделения опухоли в формирование тепловых полей (рис. 4.7).

Стоит отметить, что при высоком удельном тепловыделении опухоли фор
мируемая ею "горячая" область имеет характерную колоколообразную форму
(рис. 4.8). Это подтверждает тот факт, что в медицинской практике наиболее
опасными и агрессивными являются именно те опухоли, которые оказывают
такое влияние на температурные поля.

Источники тепла внутри биологической ткани, существенно влияют на
температурные профили из-за опухоли. По мере того, как вклад метаболиче
ского источника тепла увеличивается, температура в локальной области также
увеличивается, что лежит в основе диагностики онкологических заболеваний
РТМ методом.
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Рисунок 4.7 — Трехмерное распределение термодинамической температуры в
плоскости 𝑂𝑥𝑦 молочной железы для моделей: без опухоли (а), с опухолью
𝑄𝑐𝑎𝑛 = 3700 Вт/м3 (б), с опухолью 𝑄𝑐𝑎𝑛 = 10600 Вт/м3 (в), с опухолью 𝑄𝑐𝑎𝑛 =

34000 Вт/м3 (г)
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Рисунок 4.8 — Распределение температуры на поверхности кожи (ИК диапазон)
(а) и глубинная (яркостная) температура (радиомикроволновый диапазон) (б).

Кружки показывают стандартные положения точек измерения

4.2.3 Влияние размеров опухоли в имитационных моделях на
распределение яркостной температуры

Для расчета яркостной температуры первоначально были рассчитаны
распределения термодинамической температуры (рис. 4.9) и распределения на
пряженности электрического поля.

Рисунок 4.9 — Распределение термодинамической температуры 𝑇 на глубине 3
см: без рака (а), с раковой опухолью (см. правую нижнюю часть) (б) [A9]

Далее по алгоритму смоделировали яркостную температуру в 9 точках мо
лочной железы с учетом стандартной схемы измерения, которая определяется
диагностическим методом. Данные, полученные с помощью численного экспери
мента, сравнивались с данными реальных пациентов для проверки результата.
Две выборки данных дали хорошее согласие между собой, на основании чего
можно сделать вывод, что используемые модели применимы к этой проблеме.
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Следует отметить, что яркостная температура – это не температура в обыч
ном понимании. Ее величина характеризует излучение в некотором объеме и, в
зависимости от механизма излучения, может существенно отличаться от реаль
ной(термодинамической) температуры излучающего тела [A13].

Чтобы определить влияние размера опухоли на распределение внутренней
температуры, были построены 4 модели с одинаковой внутренней структурой,
но с разными радиусами опухоли. Из приведенных на рисунке 4.10 графиков
следует, что радиус опухоли существенно влияет на яркостную температуру.
Задача ранней диагностики – обнаружить и локализовать опухоль небольшого
размера, что в реальных условиях сделать сложно. Поскольку понятно, что
опухоль наименьшего радиуса вносит самый слабый вклад в общее тепловое
поле молочной железы.

Рисунок 4.10 — Распределения яркостной 𝑇𝐵 и инфракрасной 𝑇𝐼𝑅 температур
для моделей с опухолью разного радиуса, расположенной в зоне соска (точка
«0»): 𝑅1 = 1 см (а, д), 𝑅2 = 0.5 см (б, е), 𝑅3 = 0.25 см (в, ж), 𝑅4 = 0.1 см (г, з)

[A1]

Результаты вычислительных экспериментов показали зависимость значе
ний яркостной температуры от радиуса опухоли (рис. 4.10).

Мы провели большие серии вычислительные экспериментов по изучению
зависимости температурных полей от наличия опухолевой ткани в молочной же
лезе. Злокачественные новообразования, особенно на ранних стадиях развития,
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имеют чрезвычайно высокое тепловыделение по отношению к остальным биоло
гическим компонентам. Рассматривались опухоли разного радиуса (𝑅 = 1 см, 𝑅
= 0.75 см, 𝑅 = 0.5 см, 𝑅 = 0.35 см). Мы получили следующие результаты (рис.
4.11). Радиус опухоли влияет на температурный фон внутри объема молочной
железы. Средняя температура тем выше, чем больше радиус опухоли, и при
малых размерах повышение температуры невелико. Поэтому основная пробле
ма диагностики связана с выявлением рака на ранней стадии (𝑅<0.5). Опухоль
такого размера сложно обнаружить современными методами диагностики [A7].

Рисунок 4.11 — Распределение термодинамической температуры по глубине для
опухолей различного радиуса 𝑅: (а) 𝑅 = 1 см, (б) 𝑅 = 0.75 см, (в) 𝑅 = 0.5 см,

(г) 𝑅 = 0.35 см [A1]

4.2.4 Влияние пространственного расположения опухоли на
яркостную температуру

Яркостная температура является интегральной величиной и зависит как
от термодинамической температуры, так и от распределения напряженности
электрического поля в биоткани. Исследуем влияние фактора глубины распо
ложения опухоли в трехмерной постановке задачи.

Изменяя глубину расположения источника тепла (координату 𝑧), и исполь
зуя соотношение (3.4) определим величину, на которую различаются модели с
опухолью на различной глубине 𝑙𝑐𝑎𝑛. Была получена зависимость (таблица 7),
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Таблица 7 — Относительные отклонения в распределении яркостной темпера
туры для моделей с различным расположением опухоли по глубине 𝑙𝑐𝑎𝑛

𝑙𝑐𝑎𝑛=10 мм 𝑙𝑐𝑎𝑛=20 мм 𝑙𝑐𝑎𝑛=30 мм 𝑙𝑐𝑎𝑛=40 мм 𝑙𝑐𝑎𝑛=50 мм
𝑙𝑐𝑎𝑛=10 мм 0 0.016 0.027 0.041 0.059
𝑙𝑐𝑎𝑛=20 мм 0.016 0 0.011 0.026 0.043
𝑙𝑐𝑎𝑛=30 мм 0.027 0.011 0 0.015 0.033
𝑙𝑐𝑎𝑛=40 мм 0.041 0.026 0.015 0 0.019
𝑙𝑐𝑎𝑛=50 мм 0.059 0.043 0.033 0.019 0

которая показывает, что максимальные отклонения в распределении яркостной
температуры достигают почти 6%, что является значимым для медицинской
диагностики.

4.2.5 Нахождение пороговых значений размеров опухолей для
применимости метода РТМ

Для определения зависимости эффективности диагностики от размера
опухоли применим бинарную классификацию: «Здоровые» и «Рак». Связано
это с тем, что наибольший интерес представляет корректное выявление именно
злокачественных опухолей [A21].

Математические модели и численные методы, которые мы используем для
построения выборки температурных данных, описаны ранее. Мы валидирова
ли результаты и показали эффективность построения моделей молочных желез
здоровых пациентов и пациентов с онкологическими патологиями. Основная за
дача – определение порогового значения размера опухоли, которое может быть
обнаружено с помощью микроволновой радиометрии.

Для этого были созданы образцы термометрических данных компьютерно
го моделирования молочных желез. При построении большого объема моделей
необходимо учитывать тот факт, что чаще всего злокачественные опухоли по
являются в верхнем наружном квадранте (50% случаев) [120].

Для бинарной классификации данных компьютерного моделирования
используются следующие методы: метод опорных векторов (SVM) [194], k-бли
жайших соседей (KNN) [195] и наивный байесовский классификатор (NBC)
[196].

Рассмотрим обоснованность и эффективность использования предложен
ных методов машинного обучения. В качестве меры эффективности меди
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цинской диагностики будем использовать среднее геометрическое значение
чувствительности и специфичности

𝑒𝑓𝑓 =
√
𝑠𝑒𝑛𝑠 · 𝑠𝑝𝑒𝑐 , (4.1)

где 𝑠𝑒𝑛𝑠 =
𝑇𝑃

𝑇𝑃 + 𝐹𝑁
, 𝑠𝑝𝑒𝑐 =

𝑇𝑁

𝑇𝑁 + 𝐹𝑃
, 𝑇𝑃 – правильно классифицированные

железы класса «Рак», 𝐹𝑁 – неправильно классифицированные железы класса
«Рак», 𝑇𝑁 – правильно классифицированные железы класса «Здоровые», 𝐹𝑃

– неправильно классифицированные железы класса «Здоровые» [A21].
Значение F1-метрики представляет собой интегральную оценку точности

и полноты классификаторов, которая определяет среднее гармоническое с ис
пользованием формулы

𝐹1 =
2 · 𝑝𝑟𝑒𝑐𝑖𝑠𝑖𝑜𝑛 · 𝑟𝑒𝑐𝑎𝑙𝑙
𝑝𝑟𝑒𝑐𝑖𝑠𝑖𝑜𝑛+ 𝑟𝑒𝑐𝑎𝑙𝑙

, (4.2)

где 𝑝𝑟𝑒𝑐𝑖𝑠𝑖𝑜𝑛 =
𝑇𝑃

𝑇𝑃 + 𝐹𝑃
и 𝑟𝑒𝑐𝑎𝑙𝑙 =

𝑇𝑃

𝑇𝑃 + 𝐹𝑁
.

Кроме того, мы рассчитываем коэффициент корреляции Мэтьюса (или
коэффициент φ) для методов машинного обучения:

φ =
𝑇𝑃 · 𝑇𝑁 − 𝐹𝑃 · 𝐹𝑁√︀

(𝑇𝑃 + 𝐹𝑃 )(𝑇𝑃 + 𝐹𝑁)(𝑇𝑁 + 𝐹𝑃 )(𝑇𝑁 + 𝐹𝑁)
. (4.3)

φ-коэффициент является мерой качества бинарных классификаций в случае
резко различающихся по размеру выборок, так как число больных мало по
сравнению с числом здоровых людей в реальных условиях медицинского об
следования [A1].

Тренировочный набор представляет собой выборку данных о температу
рах в точках груди (согласно методу обследования в микроволновом диапазоне
(глубинная температура) и в инфракрасном диапазоне (температура кожи).
Каждая модель имеет метку «1» – больной или «0» – здоровый. Были по
строены равные выборки данных, содержащие по 80 моделей: без опухоли, с
опухолью радиусом 𝑅 = 0.5 см, 𝑅 = 0.75 см и 𝑅 = 1 см (рис. 4.12). Поперечный
разрез был сделан с кожной и глубинной температур в точках 0, ..., 8, после
чего мы имеем комбинированный набор данных [A7]

𝑋 =

⎡⎢⎢⎢⎢⎣
𝑇 1
0 𝑇 1

1 . . . 𝑇 1
18

𝑇 2
0 𝑇 2

1 . . . 𝑇 2
18

. . . . . . . . .

𝑇 240
0 𝑇 240

1 . . . 𝑇 240
18

⎤⎥⎥⎥⎥⎦ , 𝑌 =

⎡⎢⎢⎢⎢⎣
𝑦1

𝑦2

.

𝑦240

⎤⎥⎥⎥⎥⎦ , (4.4)
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где 𝑇 𝑖
0, . . . , 𝑇

𝑖
8 – внутренние температуры в точке 0, . . . , 8, 𝑇 𝑖

9, . . . , 𝑇
𝑖
18 – кожные

температуры в точке 0, . . . , 8 и 𝑦𝑖 ∈ {Health, 𝑅=0.5, 𝑅=0.75, 𝑅=1.0} – мет
ка 𝑖-ой модели.

Рисунок 4.12 — Структура набора исходных данных [A5]

Предполагается, что соотношение раковых и здоровых моделей в обуча
ющей и тестовой выборках одинаково, чтобы сохранить однородность данных.
На первом этапе мы провели статистический анализ данных, который подтвер
ждает достоверные различия данных о температуре в определенных точках
груди (рис. 4.13).

Рисунок 4.13 — Частотное распределение данных внутренней температуры для
а) точки «0» моделей без опухоли, б) точки «0» моделей с опухолью 𝑅 = 0.75
см, в) точки «3» моделей без опухоли, г) точки «3» моделей с опухолью 𝑅 =

0.75 см [A7].

Численные эксперименты показали значительную зависимость эффектив
ности диагностики по данным микроволновой радиометрии от размера опухоли.
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Таблица 8 — Эффективность методов классификации данных в зависимости от
радиуса опухоли (а); чувствительность, специфичность и эффективность мето
да SVM для различных выборок данных (б) [A7]
a. NBC KNN SVM б. 𝑠𝑒𝑛𝑠 𝑠𝑝𝑒𝑐 𝑒𝑓𝑓

𝑅=0.5 см 0.48 0.53 0.58 𝑅=0.5 см 0.68 0.49 0.58
𝑅=0.75 см 0.7 0.68 0.73 𝑅=0.75 см 0.78 0.73 0.75
𝑅=1 см 0.74 0.75 0.79 𝑅=1 см 0.82 0.76 0.79

Для определения зависимости эффективности диагностики от размера
опухоли использовали бинарную классификацию «Здоровый» и «Рак». Это
связано с тем, что наиболее важным, на наш взгляд, является правильное выяв
ление злокачественных новообразований. Метод опорных векторов дал лучший
результат по сравнению с другими методами машинного обучения (таблица 8а).
Рассчитанные показатели чувствительности и специфичности для метода SVM
(таблица 8б) достаточно высоки. В то же время нельзя не отметить характе
ристическое пространство, ограниченное только температурой, и относительно
небольшой набор обучающих данных.

Эффективность диагностики возрастает с увеличением радиуса опухоли.
На рисунке 4.14а показаны результаты расчета эффективности (4.1) трех ме
тодов машинного обучения для диагностики наличия опухоли. Эффективность
превышает 0.75 для радиуса 1 см и более, а разброс для всех трех алгоритмов
находится в пределах 5 процентов. Даже для небольших опухолей радиусом
𝑅 = 0.5 см возможно с вероятностью 62.5% правильно определить класс «Рак».
Метод опорных векторов (SVM) дает лучший результат по сравнению с други
ми методами машинного обучения (KNN, NBC), что указывает на то, что этот
метод лучше подходит для этого типа задачи и для этой структуры обучаю
щего набора данных. Выигрыш метода SVM по отношению к NBC составляет
10% для набора данных с опухолью 𝑅 = 0.5 см, что важно для задачи меди
цинской диагностики. Эффективность метода k-ближайших соседей становится
неприемлемой при малых радиусах опухоли (𝑅 ⩽ 0.5 см). Даже для малых
опухолей радиуса 𝑅=0.5 см с вероятностью 58% возможно правильное опре
деление класса.

На рисунке 4.14б показан интегральный результат оценки возможности
обнаружения опухоли в зависимости от размера и удельного энерговыделения,
определяемого временем удвоения опухоли. Толстыми линиями разного цвета
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Рисунок 4.14 — Зависимость эффективности метода диагностики по данным
микроволновой радиометрии от размера опухоли для различных методов ма
шинного обучения (а), границы обнаружения опухоли на плоскости параметров

𝑅 и 𝑄𝑐𝑎𝑛 разными методами машинного обучения (б) [A1]

показаны границы, разделяющие области параметров, на которых тот или иной
метод позволяет обнаружить опухоль. Удельное тепловыделение 𝑄𝑐𝑎𝑛 = 30 000
Вт·м−3, характерное для быстрорастущих опухолей, удваивающихся за 100 дней
и менее, позволяет выявлять опухоли до 1 см в диаметре.

Можно ожидать успешное приложение метода радиомикроволновой тер
мометрии и для опухолей меньшего размера, с расширением признакового
пространства, увеличением объема выборки и применением эвристик. В до
полнение стоит отметить, в работе [197] показано, что опухоль радиуса 5 мм
эффективно выявляется РТМ методом, когда она расположена на глубине не
более 2.8 см, что согласуется с нашими результатами.

4.3 Динамика тепловых процессов в молочной железе

Традиционно используемая методика РТМ измерений основывается на
квазистационарных данных, когда пациент ждет примерно 15-25 минут, что
бы привыкнуть к температуре окружающего воздуха без одежды. Измерения в
каждой точке проводятся однократно и соответствуют некоторому установив
шемуся распределению температур 𝑇𝐵 и 𝑇𝐼𝑅 (см. главу 3). В данном параграфе
развивается новый динамический метод проведения диагностики, использу
ющий временную динамику изменения температурных полей. Для оценки
качества диагностики вышеуказанного и других методов в главе 4 вычисля
ются чувствительность (𝑠𝑒𝑛𝑠) и специфичность (𝑠𝑝𝑒𝑐), а также эффективность
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(𝑒𝑓𝑓 , как среднее геометрическое 𝑠𝑒𝑛𝑠 и 𝑠𝑝𝑒𝑐), интегральная 𝐹1-оценка точ
ности и полноты классификаторов и коэффициент корреляции Мэтьюса (или
φ коэффициент).

Для получения информации о характерных особенностях поведения тем
пературных данных пациентов с течением времени, были собраны данные о
поведении кожных и внутренних температур молочных желез реальных па
циентов. Выборка данных содержит информацию о 72 пациентах. Измерения
температуры проводились в течение 25 минут с временным интервалом 5 минут
к.м.н., доцентом кафедры патоанатомии Замечник Т.В. Фиксировалась темпе
ратура окружающей среды и физиологические особенности пациента (размер
молочной железы, возраст, день цикла и др.)

4.3.1 Зависимость температуры молочных желез от условий
окружающей среды в натурных измерениях

Тепловое излучение человеческого тела, согласно закону Стефана-Больц
мана, пропорционально четвертой степени температуры его поверхности [76].
Следовательно, теплоизлучение тела, прежде всего, связано с температурой его
кожи. Ее значения могут меняться в широких пределах и зависят от многих
факторов. При нормальных условиях температура открытой кожи ниже темпе
ратуры внутренних органов и изменяется в пределах 30.5-35.5 ∘C. Так как кожа
является покровом, отделяющим внутренние органы от окружающей среды, ее
температура должна изменяться в зависимости от состояния как внутренних
органов, так и внешней среды. Такое представление лишь в общей форме харак
теризует факторы, от которых зависят колебания кожной температуры. Среди
этих факторов выделим: скорость кровотока, сосудистые реакции, метаболиче
ские процессы, наличие локальных или общих источников тепловой энергии,
регуляция теплообмена испарением, конвекцией, радиацией [198].

Данные медицинских измерений были статистически обработаны и про
веден расчет коэффициента корреляции Пирсона для 9 точек правой и левой
молочных желез. Анализ проведенных измерений демонстрирует то, что из
менение температуры окружающей среды оказывает существенное влияние на
яркостную и инфракрасную температуры молочных желез (см. таблицу 9).
Подобный результат был получен и для голеней в работе [199]. На основе
построенной регрессии отметим линейный характер зависимости яркостной и
инфракрасной температур от температуры окружающей среды (рис. 4.15), с
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Таблица 9 — Коэффициент корреляции яркостной и инфракрасной темпера
тур, измеренных в точках от «0» до «8» на поверхности молочной железы с
температурой окружающей среды 𝑇𝑎𝑖𝑟

0 1 2 3 4 5 6 7 8
𝑇𝐵 (правая) 0.61 0.59 0.57 0.59 0.59 0.54 0.5 0.53 0.55
𝑇𝐼𝐾 (правая) 0.65 0.61 0.62 0.63 0.61 0.6 0.57 0.58 0.59
𝑇𝐵 (левая) 0.54 0.55 0.56 0.57 0.53 0.52 0.54 0.55 0.56
𝑇𝐼𝐾 (левая) 0.62 0.61 0.6 0.62 0.65 0.58 0.62 0.64 0.63

чем согласуются результаты вычислительных экспериментов, проведенных в
п. 3.1.2.

Рисунок 4.15 — Линейная аппроксимация данных о зависимости яркостной (а,
в) и инфракрасной (б, г) температур правой (а, б) и левой (в, г) МЖ от темпе

ратуры окружающей среды в натурных экспериментах

4.3.2 Аппроксимация данных натурного эксперимента

Для аппроксимации воспользуемся методом наименьших квадратов, ко
торый позволяет по набору экспериментальных данных получить функцию,
наилучшим образом описывающую полученные результаты измерений. Метод
наименьших квадратов нашел широкое применение в задачах регрессионного
анализа.
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Будем использовать два набора экспериментальных данных, содержащих
динамику внутренней температуры в точке «0» молочной железы и динамику
кожной (инфракрасной) температуры в этой же точке для 72 молочных же
лез. Точка «0» выбрана из тех соображений, что она соответствует зоне соска,
которая в свою очередь является одной из самых информативных при диагно
стике. В общем случае в качестве аппроксимирующей функции воспользуемся
𝑇𝑎𝑝𝑝 = 𝑇2exp(−( 𝑡

τ
)α) + 𝑇1.

Рисунок 4.16 — Аппроксимирующая функция (красная линия) для натурных
данных о динамике внутренней температуры в точке «0» (а), для натурных
данных о динамике кожной температуры в точке «0» (б); синими кривыми

показана плотность распределения температуры

Для динамики внутренней температуры имеем: 𝑇𝐵
𝑎𝑝𝑝 = 0.98exp(−( 𝑡

4.51)0.92)+

34.06 (рис. 4.16а). Для изменений кожной температуры получено:
𝑇 𝐼𝑅
𝑎𝑝𝑝 = 1.24exp(−( 𝑡

4.75)0.84) + 33.55 (рис. 4.16б) [A14]. Построенные кривые на
качественном уровне достаточно хорошо описывают процесс естественного
охлаждения биологической ткани, но стоит отметить, что они не в полной мере
учитывают адаптационных процессов организма. Они учитывают нелинейный
характер – вначале быстро охлаждается, потом после ∼ 5 минут охлаждение
замедляется и почти прекращается. Характерной особенностью данных изме
рений является некоторое повышение средних температур после ≳ 15 мин, что
естественно не описывается выбранной аппроксимацией [A14].
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4.3.3 Моделирование температурной адаптации организма к
изменению температуры окружающей среды

При традиционном проведении диагностики измеряется внутренняя тем
пература в среднем примерно через 10 минут после начала обследования в
условиях адаптации организма к температуре окружающей среды. Временная
зависимость температуры 𝑇

(𝑡ℎ𝑒)
𝐵 (𝑡), моделирующая процесс адаптации, может

быть рассчитана с использованием отношений (1.5), (1.14). Согласуя зависимо
сти 𝑇

(𝑡ℎ𝑒)
𝐵 (𝑡) с данными медицинских измерений 𝑇

(𝑜𝑏𝑠)
𝐵 (𝑡), мы можем улучшить

теоретическую модель [A14].
На рисунке 4.17а приведена типичная временная динамика внутренней

температуры молочной железы. В отличие от монотонного уменьшения тем
пературы в модели с выходом на стационарные значения после 𝑡 ≃ 15минут
температура по результатам медицинских измерений изменяется более слож
ным образом. Однако в целом, за 25 минут имеем близкое по величине
уменьшение примерно на 0.5 ∘С [A14].

Рисунок 4.17 — Характерные временные изменения внутренней температуры
для точки «0» правой МЖ реальных пациентов (а): пунктирной линией пока
зан момент времени, с которого наблюдается повышение температуры. Область
динамики температуры для выборки натурных данных (б): кривые показывают

результаты вычислительных экспериментов [A14].

Наши расчеты динамики внутренней температуры молочной железы
указывают на характерное время установления квазистационарного темпе
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ратурного поля около 25 мин, и это время слабо зависит от особенностей
внутренней структуры здоровой биоткани.

Особого внимания заслуживает механизм адаптации живого организма к
условиям окружающей среды. Физиологическая адаптация связана с регуляци
ей физиологических функций организма. Терморегуляция – это способность
живых организмов поддерживать температуру своего тела на постоянном
уровне или изменять ее в определенных пределах. Были измерены температуры
72 пациентов в течение 25 минут с интервалом 5 минут. Большинство медицин
ских измерений полностью подтвердили влияние процесса терморегуляции в
адаптационных процессах организма. Была выявлена тенденция: повышение
температуры начинается примерно с 15-й минуты после снижения. Мы учиты
ваем этот процесс в нашей модели. Количество метаболического тепла, которое
выделяют биологические ткани, рассматривается как функция, зависящая от
времени. На основе анализа натурных данных мы определили, что "скачок"
происходит в момент времени 𝑡=15 минут. В работе используются три различ
ные функции активации усиленного метаболизма (рис. 4.18). Выбор функции
и ее параметров оказывает влияние на характер динамики яркостной темпера
туры (см. рис. 4.17б).

Рисунок 4.18 — Функции изменения удельного тепловыделения от времени на
примере мышечной ткани: функция 𝑄1

𝑚𝑒𝑡 – функция Хевисайда (а), 𝑄2
𝑚𝑒𝑡 – ло

гистическая функция (б), 𝑄3
𝑚𝑒𝑡 – функция RELU (в)

4.3.4 Метод проведения измерений распределения яркостной
температуры на основе анализа временных распределений

Стандартный метод РТМ измерений заключается в следующем [108]: па
циент раздевается по пояс, врач в течение 5-10 минут заносит всю необходимую
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информацию о пациенте в базу данных, далее проводятся измерения яркостной
и инфракрасной температур в 22 точках в случае МЖ (середины квадрантов,
границы между квадрантами, область соска, аксилярные области, опорные точ
ки (см. рис. 1.3)). Как показывает анализ результатов натурных измерений и
вычислительных экспериментов, охлаждение МЖ за промежуток времени 10
минут не приводит к квазистационарному состоянию температуры. Используя
имитационное моделирование и интеллектуальный анализ данных исследуем
применимость метода диагностики раковых заболеваний, сопряженную с теп
ловой адаптацией организма к условиям окружающей среды. Предлагается
следующий метод обследования на этапе адаптации:

1. Пациент раздевается по пояс, и врач регистрирует распределение тем
пературы в начальный момент времени в положении лежа, согласно
стандартной схеме измерений.

2. С интервалом 5 минут снимаются показания температур до 25 минуты
включительно.

3. Применение вспомогательной информации о динамике температуры
для предварительной постановки диагноза.

Предложенный метод основан на постулате, что раковые опухоли отли
чаются от окружающих здоровых тканей повышенным удельным тепловыделе
нием. Поскольку опухоль является источником постоянного тепловыделения,
то температура в области с предполагаемой опухолью понизится в меньшей
степени за указанный интервал.

Используем выборку модельных данных, построенную в §4.1, содержащую
информацию о динамике температур 80 здоровых пациентов и 80 пациентов с
раковой опухолью 0.5 см⩽ 𝑅 ⩽1 см. Будем использовать два признаковых про
странства: температуры в 9 точках МЖ, измеренные в момент времени 𝑡=10
мин (итого: 18 температур), динамика температур в течение 25 минут (итого:
108 температур). Для решения задачи бинарной классификации применим ал
горитмы, описанные в п. 4.2.5.

Результаты показывают рост эффективности диагностики рака молочной
железы с использованием предложенного метода (таблица 10). При этом ка
чество выявления пациентов с заболеванием увеличилось в большей степени,
чем для здоровых.

Существенно улучшить качество диагностики может метод, связанный с
охлаждением отдельных участков молочной железы. Так в работе [152] c исполь
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Таблица 10 — Результаты бинарной классификации алгоритма SVM модельных
данных для статического и динамического методов обследования

𝑠𝑒𝑛𝑠 𝑠𝑝𝑒𝑐 𝑒𝑓𝑓

Статический метод 0.76 0.74 0.75
Динамический метод 0.78 0.81 0.79

зованием инфракрасной динамической визуализации и компьютерных моделей
было показано, что для достижения максимального теплового контраста в мо
лочных железах с небольшой опухолью ткань следует экстремально охладить
в течение 5-15 минут. Такой метод позволяет выявлять опухоли размерами до
10 мм. Помимо этого, разрабатываются математические модели охлаждения
живой биологической ткани, в том числе для задач криомедицины [200].

4.4 Повышение качества диагностики онкологии молочных желез
с применением методов машинного обучения и искусственных

нейронных сетей

Методы искусственного интеллекта и машинного обучения показывают
свою эффективность при разработке диагностических систем для различных
заболеваний [201], в том числе и онкологии молочных желез [202; 203]. В
частности, высокие диагностические показатели демонстрируют искусственные
нейронные сети [204—206]. Данный параграф посвящен практическому приме
нению методов машинного обучения и искусственных нейронных сетей для
повышения эффективности медицинской диагностики на основе разработанных
компьютерных моделей. Результаты моделирования яркостной температуры ис
пользуются в машинном обучении как отдельная выборка данных, так и в
совокупности с данными натурных медицинских измерений (комбинированная
выборка). Применяются методы обучения с учителем и без учителя. Основной
является задача классификации: определение пациента к одному из двух типов
– «здоров» или «болен».
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4.4.1 Формирование обучающей выборки, объединяющей
лабораторные измерения и результаты имитационных

экспериментов и ее применение

Для определения эффективности применения результатов моделирования
для диагностики онкологических заболеваний молочных желез сформируем
обучающие выборки различной структуры. Схема эксперимента представлена
на рисунке 4.19.

Рисунок 4.19 — Алгоритм расчета яркостной температуры в молочной железе
и постобработки. На первом этапе мы создаем геометрию груди в 3D и стро
им тетраэдрическую сетку конечных элементов. Расчет делится на две ветви
после объявления начальных и граничных условий. Первая ветвь – расчет тер
модинамической температуры по уравнению (1.5). Вторая ветвь – это расчет
распределения электрического поля в молочной железе по уравнению (1.12). На
последних этапах рассчитывается яркостная температура по уравнению (1.17)

и проводится обработка и анализ полученных данных [A11].

Проверка адекватности модели, в частности ее валидация, проводилась
следующим образом. Были рассмотрены две термометрические базы данных:
исходная база данных, то есть полученная в онкологических центрах, и мо
дельная база данных, полученная с помощью компьютерного моделирования.
Первая включает термометрические данные 109 здоровых правых молочных
желез и 27 пациентов с раком правой груди. Во вторую включены термомет
рические данные 159 здоровых и 160 пациенток с раком правой груди. Выбор



126

правых молочных желез обусловлен исключительно тем, что довольно большой
набор компьютерных моделей был рассчитан специально для правых молочных
желез. Далее из этих баз были созданы четыре группы обучающих и тестовых
выборок.

Группа A включала в себя половину здоровых и больных людей из
исходной базы данных, а тестовая выборка включала все данные из базы
данных модели. Обучающий набор группы Б включал 90% данных из базы
данных модели, а тестовый набор – все данные из исходной базы данных. В
обучающую выборку группы В входили половина здоровых и больных паци
ентов из исходной базы данных, все остальные были включены в тестовую
выборку. Обучающий набор группы Г включал половину здоровых и боль
ных людей из исходной базы данных и все данные модели, а тестовый набор
включал остальную часть исходной базы данных (рис. 4.20). Классификация
проводилась с использованием следующих алгоритмов: K-ближайших соседей,
наивный байесовский классификатор, дерево решений, случайный лес, логи
стическая регрессия, градиентный бустинг, метод опорных векторов. Были
получены следующие результаты. Чувствительность (𝑠𝑒𝑛𝑠) отражает долю по
ложительных результатов, которые правильно определены. Чувствительность
диагностического теста указывает на вероятность того, что больной будет
классифицирован как больной. Специфичность (𝑠𝑝𝑒𝑐) отражает долю отрица
тельных результатов, которые правильно определены. Среднее геометрическое
между чувствительностью и специфичностью использовалось в качестве меры
эффективности (𝑒𝑓𝑓).

В группе А лучшие результаты были получены с использованием логисти
ческой регрессии и дерева решений. Их показатель эффективности составляет
0.67 и 0.64 соответственно.

В группе Б наилучшие результаты были получены при использовании
наивного байесовского классификатора (показатель эффективности – 0.73) и
логистической регрессии (показатель эффективности – 0.63). В группе В луч
шие результаты были получены с использованием логистической регрессии, где
показатель эффективности составил 0.79. Достаточно хорошие результаты по
казал метод опорных векторов (показатель эффективности – 0.71), а также
наивный байесовский классификатор и дерево решений (показатель эффектив
ности – 0.68).
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Рисунок 4.20 — Структура набора данных, которые используются для задачи
классификации с использованием методов машинного обучения [A11]

В группе Г лучшие результаты были получены с использованием ал
горитмов: градиентного бустинга (показатель эффективности – 0.81), метода
опорных векторов (показатель эффективности – 0.8), наивного байесовского
классификатора (показатель эффективности – 0.8) и логистической регрессии
(показатель эффективности – 0.8). Общие результаты представлены в табли
це 11.

Анализ эффективности применения различных методов машинного обу
чения с использованием комбинированного набора термометрических данных
выявил два наилучших алгоритма. Эффективность метода ближайших соседей
(KNN) для группы В равна 0.45, а для группы Г – 0.63, тем самым переход на
комбинированный набор данных увеличивает эффективность диагностики для
этого метода на 40%. Для градиентного бустинга эффективность для группы В
равна 0.49, а для группы Г – 0.81, в этом случае переход на комбинированный
набор термометрических данных повышает эффективность на 65 %.
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Таблица 11 — Результаты классификации сформированных групп с использо
ванием различных алгоритмов машинного обучения [A11]
Классификатор Группа А Группа Б Группа В Группа Г

𝑒𝑓𝑓

KNN 0.56 0.6 0.45 0.63
NBC 0.61 0.73 0.68 0.8
Дерево решений 0.64 0.58 0.68 0.73
Случайный лес 0.62 0.59 0.63 0.74
Логистическая регрессия 0.67 0.63 0.79 0.8
Градиентный бустинг 0.62 0.57 0.49 0.81
SVM 0.33 0.31 0.79 0.8

4.4.2 Особенности реализации и структура нейронной сети

Искусственные нейронные сети являются универсальным инструментом
обработки информации и находят широкое применение в различных приложе
ниях медицинской диагностики [207; 208]. Распределения температуры удобно
представлять в виде графической информации, поэтому для классификации
также выгодно применять сверточные нейронные сети (CNN) [209]. Мы исполь
зуем CNN на основе архитектуры VGG16. На рисунке 4.21а показана схема
искусственной нейронной сети для задачи бинарной классификации данных
микроволновой радиотермометрии.

Рисунок 4.21 — а) Используемая схема сверточной нейронной сети для бинарной
классификации термометрических данных [A1]. б) Графическая интерпретация

принципа общих синаптических коэффициентов [A4].
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Ядро в сверточных нейронных сетях представляет собой систему разде
ляемых весов или синапсов, что является одной из главных ее особенностей.
В стандартной полносвязной нейронной сети очень много связей между ней
ронами, что замедляет процесс детектирования того или иного признака. В
сверточной сети, наоборот, общие веса сокращают число связей и дают возмож
ность находить один и тот же признак по всей области изображения. Другими
словами, это означает, что все нейроны в пределах одного слоя реагируют на
одну и ту же функцию в пределах своего конкретного поля. Графическая ин
терпретация данного принципа изображена на рисунке 4.21б.

Набор данных, используемый для машинного обучения в этом парагра
фе, содержит 392 объекта (196 в смоделированной выборке («SIMULATION»)
и 196 в выборке данных реальных пациентов («REAL») (рис. 4.22а), из кото
рых 172 единицы имеют диагноз рак. Обучающий («Training») набор содержит
274 объекта, а размер тестового («Test») набора составляет 118 (рис. 4.22б).
Для корректной оценки работоспособности алгоритмов проводится процеду
ра перекрестной проверки. Обучающая выборка содержит 153 объекта класса
«Здоровый» («Healthy») и 121 объект класса «Рак» («Cancer») (рис. 4.22в).

Рисунок 4.22 — Структура выборок, используемая в алгоритмах машинного
обучения: размеры наборов данных реальных пациентов и смоделирован
ных (а), тестового наборов данных и обучающего (б), классов «Healthy» и

«Cancer» (в) [A1]

Для повышения скорости работы нейронной сети применялась техноло
гия параллельных вычислений NVIDIA CUDA. Мы проводили нейросетевую
классификацию, применяя графическую карту QUADRO RTX 4000 на базе ар
хитектуры NVIDIA Turing.

В таблице 12 приведены результаты бинарной классификации данных о
смоделированной яркостной температуре для четырех различных топологий
нейронных сетей. Показано значительное влияние структуры нейросетевого
классификатора на эффективность диагностики. Разница между лучшим и
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худшим результатом достигает 18%. При этом большее количество внутренних
слоев (модель 1) не дает преимущества в итоговых результатах.

Таблица 12 — Результаты бинарной классификации для искусственных нейрон
ных сетей с различной архитектурой полносвязного слоя [A1]

Топология 1 Топология 2 Топология 3 Топология 4
Количество слоев 8 6 5 4
Количество нейронов на 1-ом слое 20 20 20 20
Количество нейронов на 2-ом слое 20 20 20 10
Количество нейронов на 3-ем слое 20 10 14 3
Количество нейронов на 4-ом слое 20 6 3 2
Количество нейронов на 5-ом слое 20 4 2 –
Количество нейронов на 6-ом слое 20 2 – –
Количество нейронов на 7-ом слое 20 – – –
Количество нейронов на 8-ом слое 2 – – –
𝑠𝑒𝑛𝑠 0.74 0.66 0.86 0.81
𝑠𝑝𝑒𝑐 0.67 0.61 0.82 0.71
𝑒𝑓𝑓 0.7 0.63 0.84 0.76
F1 0.72 0.61 0.83 0.75
φ 0.46 0.27 0.63 0.54

На рисунке 4.23 продемонстрировано, как зависят точность и ошибка ней
ронной сети от эпохи в процессе обучения. Важно контролировать количество
эпох в процессе обучения нейронной сети, чтобы не было режима переобучения.

Рисунок 4.23 — Зависимость точности и ошибки от эпохи в процессе обучения
нейронной сети. Красной пунктирной линией показана эпоха начала переобуче

ния нейронной сети [A1].
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4.4.3 Кластерный анализ для бинарной классификации
температурных данных пациентов

Для исследования структуры выборки применим искусственную нейрон
ную сеть, основанную на обучении без учителя, тем самым проверяя гипотезу
о расхождении в температурах пациентов классов 𝐻 (здоровые) и 𝑆 (больные).
Для кластеризации исходных данных будем использовать карту самооргани
зации Кохонена. Для данного метода характерно уменьшение топологической
окрестности в процессе обучении, таким образом, функция топологической
окрестности сходится к ближайшим соседям (рис. 4.24а).

Рисунок 4.24 — а) Схема кластеризации с использованием самоорганизующей
ся карты Кохонена, карта Кохонена в проекции на плоскость, красным отмечен
класс моделей 𝑆, синим отмечен класс моделей 𝐻; б) по оси 𝑂𝑥 – темпера
тура (∘С) для точки «8», по оси 𝑂𝑦 – температура (∘С) для точки «4»; в)
по оси 𝑂𝑥 – температура (∘С) для точки «0», по оси 𝑂𝑦 – температура (∘С)

для точки «3» [A3]

На вход поступает вектор, содержащий 18 значений температур
𝑇 = (𝑇1,𝑇2,. . . ,𝑇18). На выходе были получены карты, отражающие зависи
мость температурных данных от класса модели (см. рис. 4.24б-в). В результате
кластерного анализа была выявлена зависимость распределения температуры
от наличия опухоли в модели. Данные были распределены на 2 класса, име
ющие характерную структуру. Это, в свою очередь, подтверждает наличие
системности в исходной выборке.

Для демонстрации систематических различий в данных построим диа
граммы диапазона для двух базовых классов пациентов (рис. 4.25). Для
исключения возможных ошибок количество объектов в двух образцах было вы
брано равным 80 значениям температуры. Стоит отметить, что медиана для
«больного» класса смещена вверх по отношению к «здоровому» как в инфра
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красном диапазоне, так и в радиомикроволновом диапазоне, что говорит о том,
что температуры моделей с опухолями немного выше.

Рисунок 4.25 — Диаграмма размаха значений температуры в точке «8» для
инфракрасного диапазона (а) и радиомикроволнового диапазона (б) [A3]

4.5 Локализация температурных аномалий молочных желез

Актуальной является задача локализации раковой опухоли в биологиче
ской ткани для дальнейшей терапии и снижения смертности [210; 211]. Помимо
методов машинного обучения, для решения данной проблемы применяются
алгоритмы сегментации изображений термограмм [212]. Также разрабатывают
ся компьютеризированные системы для интерпретации термограмм молочных
желез для проведения экспертных оценок [213]. Важным преимуществом ком
пьютерных моделей применительно к данной задаче является то, что в отличии
от натурных данных, смоделированные содержат точное пространственное рас
положение модели опухоли, которое можно спроецировать на используемую
схему РТМ обследований. Существенно осложняет задачу то, что область с
самой горячей температурой не всегда совпадает с расположением злокаче
ственной опухоли. В смоделированных данных это главным образом связано
с наличием крупных кровотоков. Исследуем эффективность метода локализа
ции опухолевого очага, используя нейросетевую классификацию. Локализация
источника тепла, индуцированного опухолью проводится по областям согласно
схеме, приведенной на рисунке 4.26. Применим выборку, содержащую инфор
мацию о температурах 160 МЖ, половина из которых включает опухоль.
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Рисунок 4.26 — Схема расположения участков локализации опухоли [A5]

Результаты тестирования дают результат 71.5% точности определения
расположения опухоли. Для повышения точности классификации необходимо
увеличивать выборку данных и расширять признаковое пространство, исполь
зуемое для обучения нейронной сети. Преимуществом сверточных нейронных
сетей для решения данной задачи видится использование для обучения изоб
ражений тепловых карт пациентов, на существенной части которых можно
сегментировать область с повышенной локальной температурой (рис. 4.27).

Рисунок 4.27 — Распределение термодинамической температуры на глубине 4
см, в рамках численной модели. Слева модель с опухолью радиуса 𝑅 = 0.5 см

(область выделена прямоугольником).

Тестирование алгоритма локализации на модельных данных показало
достаточно высокие результаты, позволяющие сделать вывод о хорошем ка
честве применяемых математических моделей. Одна из самых значительных
трудностей в применении анализа данных к медицинским проблемам – это
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относительно небольшое количество доступных доказательств. Для задачи
локализации объем выборки, содержащей данные о температурах реальных
пациентов, менее 100. Наши результаты показывают, что использование мо
дельных данных позволяет обойти это ограничение и повысить характеристики
алгоритма локализации [A5].

4.6 Метод проведения измерений распределения яркостной
температуры в молочной железе на основе расширенного набора

точек расположения антенны

На сегодняшний день активно развивается метод диагностики онкологиче
ских заболеваний на основе инфракрасной термографии [214—216]. В отличие
от РТМ она не включает сведения о внутренней температуре, но обладает более
высокой разрешающей способностью измерения кожной температуры (в сред
нем около 1 мм). Наличие данных о температуре в дополнительных точках
может расширить и ввести информацию, позволяющую повысить эффектив
ность диагностических технологий в отношении онкологических заболеваний
МЖ. На рисунке 4.28 показаны распределения внутренней температуры для
моделей с разными наборами входных параметров при фиксированном раз
мере и форме груди. Достаточно сильная пространственная изменчивость
температуры хорошо выделяется благодаря мелкомасштабной неоднородности
биологической ткани. Характеристические масштабы температурной неод
нородности могут быть меньше размеров рабочей зоны антенны прибора
РТМ–01–РЭС, используемого для медицинских измерений. Это является фи
зической основой для перехода к схемам измерения с большим количеством
точек по сравнению с классической схемой.

Для повышения пространственного разрешения измеренных кожных и
внутренних температур предлагается использовать модифицированную схему
измерений, базирующуюся на 17 точках (рис. 4.29) для одной молочной железы,
добавив 8 дополнительных положений антенны к стандартной схеме. База вклю
чает 50 здоровых МЖ и столько же желез с опухолью радиуса 0.5 см⩽ 𝑅 ⩽

1 см. Решим задачу бинарной классификации для двух наборов данных (пер
вый – 9 точечная схема, второй – 17 точечная схема) с использованием методов
машинного обучения и нейронной сети, структура которой приведена в п. 4.4.2.
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Рисунок 4.28 — Распределения яркостной температуры по результатам модели
рования по модифицированной схеме измерений для четырех моделей: 1 – а, д;
2 – б, е; 3 – в, ж; 4 – г, з: верхний ряд – без опухоли, нижний ряд – с опухолью.

Параметры опухоли: 𝑄𝑐𝑎𝑛 = 35400 Вт·м−3, 𝑅 = 1 см [A1].

Рисунок 4.29 — Расширенный набор точек расположения антенны на поверхно
сти молочной железы [A15]

Результаты проведенной бинарной классификации (таблица 13) позволя
ют утверждать, что применение расширенной схемы измерений в определенной
степени позволяет повышать эффективность медицинской диагностики онколо
гических заболеваний. Результаты для различных классификаторов приведены
в таблице 13. Чувствительность такой схемы измерения увеличивается на 5 про
центов. Таким образом, такая модификация метода может дополнять основное
обследование для уточнения диагноза. Переход от 9-точечной схемы к 17-точеч
ной увеличивает показатель F1 на 1–3% для различных алгоритмов, что близко
к 𝑒𝑓𝑓 . Значение φ увеличивается на 3-8 процентов для четырех рассмотренных
алгоритмов. Таким образом, наилучшее качество классификации дает SVM как
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для 9-точечной, так и для 17-точечной схемы. Помимо этого, возможно при
менение данного метода в качестве дополняющего основное обследование для
уточнения диагноза.

Таблица 13 — Результаты бинарной классификации модельных данных с
использованием 9-точечной и 17-точечной схем измерения яркостной темпе
ратуры и инфракрасной температуры для различных методов машинного
обучения [A1]

𝑠𝑒𝑛𝑠 𝑠𝑝𝑒𝑐 𝑒𝑓𝑓 𝐹1 φ

9-point (CNN) 0.74 0.62 0.68 0.7 0.36
17-point (CNN) 0.79 0.64 0.71 0.71 0.44
9-point (SVM) 0.76 0.69 0.72 0.71 0.45
17-point (SVM) 0.8 0.71 0.75 0.74 0.51
9-point (KNN) 0.71 0.6 0.65 0.64 0.31
17-point (KNN) 0.75 0.63 0.69 0.67 0.38
9-point (NBC) 0.72 0.62 0.67 0.65 0.33
17-point (NBC) 0.73 0.63 0.68 0.67 0.36

4.7 Перспективы развития построенных математических и
численных моделей

Прежде всего необходимо отметить, что развитые в диссертации методы
являются универсальными и применимы для любых тканей и различных био
логических и медицинских задач. В работе основной упор сделан на онкологию
молочной железы и только в качестве демонстрации подхода рассмотрены пер
вые результаты для голени ноги в приложении к варикозным заболеваниям [183;
217] (параграф 3.6.2) и для термометрии головного мозга [100] (параграф 3.6.1).

Выделим некоторые направления по совершенствованию рассматривае
мых в диссертации моделей и методов.
— Восстановление температуры с использованием данных одновременно для
двух и более частот микроволнового излучения, что может позволить перейти
от двумерной картины в распределение яркостной температуры к трехмерному
распределению, поскольку процессы поглощения и излучения в общем случае
зависят от длины волны.
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— Метод радиотермометрии является достаточно универсальным, поэтому от
метим только небольшую часть заболеваний, органов, тканей, где успешно
применяется данный подход, и распространение на них развитых в диссерта
ции методов представляется актуальным. Например, ткани коленного сустава
при различных переломах.

Одним из направлений повышения адекватности разработанного метода
выделим реализацию возможности моделирования парных органов. Ключевая
проблема данной задачи заключается в отсутствии существенных температур
ных различий, например, для правой и левой МЖ, но тем не менее необходимо
выявлять структурные отличия. Одним из методов решения данной задачи мо
жет быть применение регрессионной нейронной сети, которая может выявлять
скрытые закономерности.

4.8 Основные результаты четвертой главы

Сформулируем результаты, полученные в рамках данной главы.
– Важнейшим результатом четвертой главы является создание комби

нированного набора термометрических данных, объединяющего как
медицинские измерения, так и результаты имитационного моделирова
ния динамики тепловых и радиационных процессов с 2000 моделей,
различающихся геометрией внутренней структуры молочной желе
зы (векторами �⃗�) и физическими характеристиками биокомпонент
(векторами 𝐹 ). Используя предложенный итерационный алгоритм, до
биваемся, чтобы такой набор «цифровых пациентов» статистически
согласовывался с термометрическими данными для имеющейся выбор
ки реальных пациентов.
Такой метод построения комбинированного набора термометрических
данных позволяет существенно увеличить объем выборки для после
дующей обработки с использованием алгоритмов машинного обучения.
Предложенный и реализованный итерационный метод валидации ком
пьютерных моделей на основе машинного обучения представляется
достаточно универсальным и перспективным, и может применяться для
диагностирования заболеваний самых различных органов при наличии
локальных повышений внутренней и/или поверхностной температуры.
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– Показано, что применение комбинированной обучающей выборки, объ
единяющей медицинские измерения и результаты имитационного моде
лирования, увеличивает эффективность диагностики онкологических
заболеваний молочных желез. Применение нейросетевых технологий
позволяет решать задачи локализации опухолевого очага в биотканях
молочной железы.

– РТМ измерения внутренней температуры могут применяться для диа
гностики заболеваний только в виде скрининга на самой ранней стадии.
В связи с этим, актуальной задачей в случае онкологии является опре
деление пределов применимости РТМ для обнаружения как можно
более маленьких опухолей. Этот вопрос исследован на примере рака
молочной железы. Определены условия обнаружения слабых опухолей
молочных желез с применением искусственных нейронных сетей и ме
тодов машинного обучения для комбинированного набора данных. Для
трех алгоритмов машинного обучения построены зависимости размеров
обнаруживаемой опухоли от ее удельного тепловыделения 𝑄𝑐𝑎𝑛.
Наш метод позволяет обнаруживать опухоли радиусом до 0.5 см (этот
размер является критически важным для успешного лечения), если теп
ловыделение опухоли составляет 30000 Вт/м3 или более. Такие опухоли,
как правило, находятся на стадии быстрого роста, когда удвоение объ
ема опухоли происходит за примерно 100 дней или быстрее.

– В этой главе предложены два новых метода, направленных
на повышение качества РТМ диагностики. Первый, названный
динамическим методом, основан на измерениях, которые проводятся на
протяжении 25 минут. С интервалом 5 минут у пациента измеряются
распределения 𝑇𝐵 и 𝑇𝐼𝑅. Впервые удалось организовать проведение
таких измерений, что позволило построить выборку для 72 пациентов в
динамическом режиме. Эти данные легли в основу валидации соответ
ствующей численной модели. С использованием алгоритмов машинного
обучения проведен анализ качества применения динамического метода
диагностирования молочной железы. Динамический метод проведения
медицинских нестационарных измерений яркостной температуры мо
лочной железы повышает эффективность медицинской диагностики
онкологических заболеваний на 4 % и специфичность на 7 %.
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Вторым является метод диагностирования на основе 17 точечной схемы
измерения температуры МЖ (вместо стандартной 9 точечной). Резуль
таты проведенной бинарной классификации позволяют утверждать, что
применение 17 точечной схемы повышает эффективность диагностики
онкологических заболеваний на 3 процента, что является значимым ре
зультатом. В большей степени улучшается качество выявления больных
пациентов из-за увеличения чувствительности на 5 %.
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Заключение

Полученные результаты подробно описаны в конце каждой из глав. Здесь
сформулируем наиболее важные из них.

Основные результаты работы заключаются в следующем.
1. Разработан метод моделирования динамики термодинамической и яр

костной температур в реалистичных моделях биотканей с учетом следующих
факторов, влияющих на пространственные распределения температур и, следо
вательно, качество РТМ диагностики:
а) Сложная внутренняя структура ткани, которая определяется геометрически
ми характеристиками всех основных биокомпонент.
б) Пространственная неоднородность как теплофизических (плотность, удель
ная теплоемкость, коэффициент теплопроводности), так и электромагнитных
(электропроводность, диэлектрическая проницаемость) параметров биоткани.
в) Пространственная неоднородность источников тепла, выделяемого в резуль
тате метаболических процессов в биоткани, а также связанных с наличием
опухоли. Данные факторы являются важными при построении модели для ис
следования влияния опухолевых образований на тепловые процессы на примере
молочной железы (МЖ), поскольку метаболические процессы в раковых клет
ках протекают значительно интенсивнее, чем в окружающих здоровых клетках.
г) Модель кровеносной системы, являясь источником тепла, имеет иерархиче
скую структуру и включает артерии, артериолы, вены, венулы вплоть до 0.1
мм в диаметре.
д) Влияние окружающей среды, температура которой находится в пределах от
21 до 25 ∘C согласно методике радиотермометрических обследований.
е) Модель является нестационарной, что позволило исследовать режимы
установления квазистационарной температуры, а также разработать новый ди
намический метод РТМ измерений, повышающий качество диагностики рака
молочной железы.

2. Разработан итерационный метод построения 3D-моделей сложной гео
метрии внутренней структуры биологических тканей, состоящих из набора
биокомпонент. Создан генератор 3D-моделей биоткани, позволяющий строить
большие наборы таких моделей, которые различаются своими геометрическими
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и физическими характеристиками компонент в пределах естественной вариа
тивности.

3. Создано более 600 3D-моделей молочной железы, которые различаются
внутренней геометрией и значениями физических параметров биокомпонент в
пределах естественной вариативности свойств биоткани.

4. Созданы комплексы программ «BioRadioMed» и «BioBright», пред
назначенные для численного моделирования нестационарных распределений
температуры и электромагнитного поля внутри 3D-модели биоткани, а также
вычисления яркостной температуры. Показана эффективность параллельной
реализации созданного программного обеспечения. Проведен набор тестовых
расчетов, показавших адекватность построенных численных моделей.

5. Получены оценки влияния особенностей пространственной неоднород
ности структуры биотканей на распределения напряженности электрического
поля и динамику яркостной температуры на примере моделей молочной же
лезы.

6. Разработан метод построения комбинированного набора термометриче
ских данных, который включает как медицинские РТМ измерения внутренней
яркостной и поверхностной температур, так и результаты имитационного мо
делирования.

7. Для исследования эффективности диагностики рака молочной желе
зы построен комбинированный набор термометрических данных, включающий
результаты имитационного моделирования для 2000 различных моделей МЖ.
Используя предложенный итерационный алгоритм, набор «цифровых пациен
тов» статистически согласован с термометрическими данными для имеющейся
выборки реальных пациентов. Метод построения комбинированного набора тер
мометрических данных позволяет существенно увеличить объем выборки для
последующей обработки с использованием алгоритмов машинного обучения.
Такой подход представляется достаточно универсальным и перспективным, и
может применяться для диагностирования заболеваний самых различных ор
ганов при наличии локальных повышений внутренней и/или поверхностной
температуры.

8. Показано, что применение алгоритмов машинного обучения для ком
бинированной обучающей выборки, объединяющей медицинские измерения и
результаты имитационного моделирования, увеличивает эффективность диа
гностики онкологических заболеваний молочных желез. Применение нейросе
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тевых технологий позволяет решать задачи локализации опухолевого очага в
биотканях молочной железы.

9. Определены условия обнаружения слабых опухолей молочных желез с
применением искусственных нейронных сетей и методов машинного обучения
для комбинированного набора данных. Для трех алгоритмов машинного обуче
ния построены зависимости размеров обнаруживаемой опухоли от ее удельного
тепловыделения 𝑄𝑐𝑎𝑛. Такой подход позволяет обнаруживать опухоли радиусом
до 0.5 см (этот размер является критически важным для успешного лечения),
если тепловыделение опухоли составляет 30000 Вт/м3 или более. Такие опухо
ли, как правило, находятся на стадии быстрого роста, когда удвоение объема
опухоли происходит за примерно 100 дней или быстрее.

10. Предложен и реализован динамический метод, направленный на
повышение качества РТМ диагностики. Он основан на нестационарных термо
метрических данных, которые построены на измерениях 𝑇𝐵 и 𝑇𝐼𝑅 в течение
некоторого интервала времени (25 минут для диагностики молочной желе
зы). Впервые удалось организовать проведение таких медицинских измерений,
что позволило построить выборку для 72 пациентов в динамическом режиме.
Эти данные легли в основу валидации соответствующей численной моде
ли, реализующей процедуру построения выборки нестационарных данных по
результатам имитационного моделирования. С использованием алгоритмов ма
шинного обучения проведен анализ качества применения динамического метода
диагностирования молочной железы, который продемонстрировал повышение
эффективности медицинской диагностики онкологических заболеваний на 4 %
и специфичности на 7%.

11. Предложен и реализован метод повышения качества диагностики ра
ка молочной железы на основе 17 точечной схемы измерения температуры
МЖ (вместо стандартной 9 точечной схемы). Результаты проведенной бинар
ной классификации позволяют утверждать, что применение 17 точечной схемы
повышает эффективность диагностики онкологических заболеваний на 3 про
цента, что является значимым результатом. В большей степени улучшается
качество выявления больных пациентов из-за увеличения чувствительности
на 5 %.

Полученные в диссертационной работе результаты имеют как теорети
ческую значимость, связанную с разработкой новых моделей и методов для
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моделирования физических процессов в биотканях, так и практическую, по
скольку позволяют повышать качество медицинской РТМ-диагностики.
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Список основных обозначений

𝑇 – термодинамическая температура
𝑇𝐵 – яркостная температура
ρ – плотность ткани
𝑄 – количество теплоты
𝐶 – удельная теплоемкость ткани
ℎ – коэффициент теплопередачи
λ – коэффициент теплопроводности
𝑎 – температуропроводность
ε – диэлектрическая проницаемость среды
σ – электрическая проводимость среды
𝐸 – напряжённость электрического поля
𝐻 – напряжённость магнитного поля
𝐷 – электрическая индукция
𝐵 – магнитная индукция
ω – рабочая частота антенны-аппликатора
𝑠𝑒𝑛𝑠 – чувствительность диганостического метода
𝑠𝑝𝑒𝑐 – специфичность диганостического метода
𝑒𝑓𝑓 – эффективность диагностического метода
𝑉 – объем области
𝑐 — скорость света в вакууме
𝑃𝑑 – плотность мощности электромагнитной энергии
Ω – весовая функция для вычисления яркостной температуры
𝑞 – величина теплового потока
𝑤𝑏𝑙 – скорость перфузии крови
𝑢𝑏𝑙 – скорость течения крови
𝑡 – время
𝑊 – сглаживающая функция для метода SPH
𝑒𝑟𝑟𝑜𝑟 – абсолютная вычислительная ошибка
ξ – относительная вычислительная ошибка
𝑃 – давление
𝐺 – вектор исходных параметров имитационной модели
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Приложение А 

Блок-схемы разработанного программного обеспечения 

 

 
Рисунок A.1 – Блок-схема составного модуля InitialStructure.exe программного 

комплекса «BioRadioMed» 
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Рисунок A.2 – Блок-схема вычислительной части модуля MaxwellFDTD.exe 

программного комплекса «BioRadioMed» 
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Рисунок A.3 – Блок-схема функции main (а) и фукции calc_boundary_conditions (б) 

модуля Thermodynamic.exe программного комплекса «BioBright» 
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Рисунок A.4 – Блок-схема функции calc_next_step модуля Thermodynamic.exe 

программного комплекса «BioBright» 
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Рисунок A.5 – Блок-схема составного модуля для расчета яркостной температуры  

Brightness.exe программного комплекса «BioBright» 
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