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А. Клинические исследования

ОРИГИНАЛЬНЫЕ СТАТЬИ

В настоящее время гипертермия призна-
на одним из перспективных методов при 
комбинированном лечении злокачественных 
опухолей. Тем не менее, для большинства 
из существующих способов нагрева опухоле-
вых тканей достаточно трудно реализовать 
точную локализацию теплового воздействия. 
Целью данного исследования является срав-
нение двух типов имплантатов для интра-
операционной локальной гипертермии ложа 
опухоли, осуществляемого с помощью ин-
дукционного нагрева в переменном маг-
нитном поле субмегагерцового диапазона. 
Композитные имплантаты первого типа 
создаются на основе самополимеризующейся 
пластической массы, смешанной с электро-
проводными ферромагнитными частицами. 
Второй тип имплантатов представляет собой 
полый объект с тонкими стенками, повто-
ряющий форму опухоли. Имплантаты это-
го типа заполняются жидкометаллическим 
немагнитным сплавом, имеющим темпера-
туру плавления ниже комнатной. Модель-
ные имплантаты нагревались в индукторе 
собственной конструкции с короткой ци-
линдрической катушкой диаметром 35 см. 
Биологические ткани моделировались с по-
мощью геля для УЗИ. Экспериментальные 
результаты показывают, что имплантаты 
обоих типов нагревались во внешнем пере-
менном магнитном поле с частотой 90 кГц 
и амплитудой, не превышающей 4 кА/м, до 
температур, которые допускают как тради-
ционную гипертермию (нагрев тканей до 
41-45 ºС), так и термическую абляционную 
терапию (нагрев тканей до температуры 
выше 50 ºС). Получено хорошее совпадение 
экспериментальных данных с модельными 
численными расчетами.
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Введение

За последние десятилетия гипертермия стала 
общепризнанным методом в комбинированном 
лечении злокачественных опухолей [1-3]. Счи-
тается, что кроме непосредственного теплово-
го воздействия на клетки опухоли гипертермия 
оказывает сенсибилизирующий эффект для ра-
дио- и химиотерапии, а также является имму-
номодулятором [4, 5]. 

В зависимости от размера и местоположе-
ния опухоли в теле пациента используются 
различные способы ее нагревания. Местная ги-
пертермия, вызванная микроволновым излуче-
нием, часто используется для лечения опухолей 
вблизи поверхности кожи из-за малой прони-
кающей способности микроволнового излуче-
ния. Имеются сообщения о лечении опухолей, 
расположенных внутри тела на глубине 3-4 см 
и более, с помощью внешних аппликаторов на 
основе микроволнового волновода, но при этом 
неизбежен значительный нагрев вышележащих 
тканей [2]. Для нагрева более глубоко распо-
ложенных тканей, используются фазированные 
решетки микроволновых антенн [6, 7]. Для того 
чтобы нагреть ткани опухоли, находящейся в 
глубине тела, применяются также радиочастот-
ные системы с фазированной решеткой, но бо-
лее высокая длина волны излучения приводит 
к получению большего по размеру теплового 
фокуса [8]. В любом случае обычно неизбежен 
значительный нагрев нормальных тканей вне 
опухолевой мишени. 

Существуют методы локального нагрева опу-
холи с помощью источников тепла, размещае-
мых внутри опухоли или непосредственно ря-
дом с ней. В качестве источников тепла часто 
используются ферромагнитные внутритканевые 
имплантаты (иглы, стержни или шарики), на-
греваемые во внешнем переменном магнитном 
поле субмегагерцового диапазона. Электро-
магнитные поля этого диапазона практически  
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не вызывают нежелательного нагрева окружаю-
щих тканей [9, 10]. Для уменьшения травматич-
ности в качестве имплантатов обычно использу-
ются тонкие иглы, содержащие ферромагнетик. 
Однако в этом случае возникает слишком боль-
шой градиент температуры у поверхности иглы. 
В результате ткани, непосредственно прилегаю-
щие к поверхности аппликатора, перегреваются, 
в то время как ткани, лежащие на расстоянии 
больше 2–3 мм от поверхности, практически не 
нагреваются.

В последнее время в качестве тепловыделя-
ющих имплантатов часто используются магнит-
ные наночастицы. Необходимая концентрация 
частиц достигается их введением в кровоток 
пациента и накоплением в опухоли или непо-
средственным введением магнитной жидкости 
в опухоль [11, 12]. Так как достичь достаточно 
высокой концентрации магнитных наночастиц 
в опухоли сложно, для их нагрева требуются 
очень сильные переменные магнитные поля. На-
пример, для нагрева опухоли среднего размера 
(r~5mm) до температуры около 42 °C требуется 
переменное магнитное поле частотой не менее 
100 кГц и напряженностью не менее 10 кА/м 
при концентрации наночастиц в опухоли около 
10 мг/мл [13]. При этом известно, что пациен-
ты начинают испытывать неприятные ощущения 
при использовании переменных магнитных по-
лей частотой более 100 кГц с напряженностью 
более 5-10 кА/м [13]. Кроме того, магнитные 
наночастицы могут оказывать токсическое воз-
действие на организм пациента при высоких 
концентрациях [14].

Следует отметить также более жесткий ва-
риант гипертермии в лечении онкологических 
заболеваний, который обычно принято называть 
термоабляцией. Если под обычной (мягкой) ги-
пертермией подразумевают нагрев тканей до 
температуры не выше 45 °C, то термоабляция — 
это нагрев тканей опухоли до температур выше 
50 °C, вызывающий гибель клеток [15–16]. 

Недавно был представлен метод комплексно-
го лечения рака гортани, сочетающий хирургию, 
брахитерапию высокой мощности дозы (HDR) 
и гипертермию, на основе использования ин-
траоперационно изготовленного имплантата, 
размещаемого в ложе удаленной опухоли [47, 
48]. Метод заключается в (in situ) изготовлении 
имплантата, повторяющего ложе удаленной опу-
холи, который служит для точного размещения 
катетеров аппарата HDR, позволяющего точно 
рассчитать и минимизировать дозу излучения 
для обработки зоны риска после удаления опу-
холи. Кроме того, имплантат может быть моди-
фицирован добавлением в него ферромагнитных 
частиц и использован для проведения контакт-
ной гипертермии ложа опухоли, а также для 

проведения химиотерапии за счет нанесения на 
поверхность имплантата биоразлагаемой плен-
ки, содержащей противоопухолевые и другие 
препараты [17–19].

Целью данного исследования является оценка 
возможности эффективного нагрева модельных 
имплантатов двух типов: изготовленных из ком-
позитного материала на основе самополимери-
зующейся пластической массы с добавлением 
электропроводных ферромагнитных частиц и 
представляющих собой копию опухоли полых 
форм, заполненных немагнитным жидкометал-
лическим сплавом. 

Материалы и методы

Методика эксперимента 
Для индукционного нагрева модельных имплантатов 

использовалась установка собственной конструкции, пред-
назначенная для проведения предклинических испытаний 
in vitro и in vivo. Нагрев производился в катушке индук-
тора диаметром 35 см и длиной 24 см, состоящей из 5 
витков. Для питания индуктора использовался инвертор-
ный преобразователь переменного тока частотой 50 Гц в 
пульсирующий ток частотой 90 kHz мощностью 30 кВ·А. 
Магнитное поле в катушке, где размещалась измерительная 
ячейка, определялось по индукционной ЭДС, возникающей 
в витке радиусом 0,5 см из тонкого медного провода. 

Измерительная ячейка представляла собой термостати-
рованный цилиндрический сосуд, между двойными стен-
ками которого циркулировала термостатирующая жидкость 
при температуре 37 °C. Внутренняя область измеритель-
ной ячейки, высота и диаметр которой составляла 7 см, 
заполнялась гелем для УЗИ MEDIAGEL (Geltek, Moscow, 
Russia), имитирующим окружающие опухоль ткани. 

В экспериментах использовались имплантаты двух раз-
личных форм: простые сферические диаметром 2 см и 3 
см, а также составленные из двух сферических имплантов 
разного диаметра. Модельные имплантаты закреплялись 
на вертикальной стеклянной оси и размещались в цен-
тре ячейки. Вокруг него располагались 4 направляющих 
стеклянных трубки диаметром 1 мм, которые могли пере-
мещаться в радиальном направлении вдоль щелей, проре-
занных в крышке ячейки. Направляющие трубки фиксиро-
вались в щелях пластмассовыми винтами на выбранном 
расстоянии от оси ячейки с погрешностью 0,5 мм.

Направляющие трубки служили для размещения сен-
соров 4-х канального оптического термометра FOTEMP1-4 
(Weidmann Technologies Deutschland GMBH, Dresden, 
Germany) в экваториальных плоскостях имплантатов как 
показано на рис. 1. Погрешность измерения температуры с 
помощью оптических датчиков, согласно описанию произ-
водителя, составляет 0,2 °C. Для усреднения распределения 
температуры каждый имплантат трижды поворачивался во-
круг оси на угол примерно 90°. Перед каждым поворотом 
система приводилась в исходное состояние, когда все че-
тыре датчика показывали одинаковую (в пределах погреш-
ности) температуру 37 °C. Время установления равновесия 
составляло около 3 часов.

Имплантаты первого типа представляли собой описан-
ные ранее [17-19] композитные имплантаты, изготовленные 
из самополимеризующейся пластической массы Speedex 
Putty (Coltène/Whaledent AG, Switzerland), используемой 
для изготовления слепков при протезировании в стомато-
логии, с добавлением 50% (по массе) стальных шариков 
диаметром 1 мм. Реальный имплантат формируется интра-
операционно путем механического заполнения полости, об-
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разованной после резекции опухоли, пластичной массой, 
которая затвердевает через несколько минут (рис. 2). 

Другой тип имплантатов основан на использовании бо-
лее современной технологии, суть которой поясняется на 
рис. 3. Прежде всего, на основе рентгеновской компьютер-
ной томографии (CT) или позитронно-эмиссионной томо-
графии (PET) создается цифровая 3D-модель опухоли. Эта 
модель и определяет форму будущего имплантата, пред-
ставляющего собой полый объект со стенками толщиной 1 
мм, распечатанный на 3D-принтере. В имплантате на ста-
дии создания его электронного образа предусматриваются 
технологические отверстия для его заполнения тепловы-
деляющим агентом. 

Мы исследовали эффективный тепловыделяющий агент 
на основе жидкого металла, имеющего низкую темпера-
туру плавления. Известны нетоксичные сплавы на основе 
индия и галлия, температура плавления которых находится 
в пределах комнатной температуры или даже ниже 0 °C 
[20, 21]. Имеются примеры использования таких сплавов 
в медицине [22, 23]. Для заполнения модельных имплан-
татов мы применяли Galinstan (Changsha Rich Nonferrous 
Metals Co., Ltd, China), представляющий собой эвтектиче-
ский сплав индия, галлия и олова. Также может быть ин-
тересно использовать изотопы галлия (например, 67Ga или 
68Ga) и индия (например, 111In) в качестве радиоактивных 
источников для комплексной терапии [24].

На рис. 4 показан результат 3D-моделирования в про-
цессе изготовления полого имплантата, а также фотогра-
фия распечатанного на 3D-принтере сферического им-
плантата диаметром 2 см, распиленного после проведения 
эксперимента. 

Численное моделирование
В самом общем случае решалась задача, в которой 

одновременно учитывалось выделение тепла в проводни-
ке, помещенном в переменное магнитное поле, созданное 
индукционной катушкой, и распространение тепла в раз-
личных средах. 

Электромагнитные величины, векторы напряженности 
и индукции магнитного поля H и B, векторный потенци-
ал A, векторы напряженности и индукции электрического 
поля E и D связаны уравнениями Максвелла. 

(1)

Здесь j — вектор плотности электрического тока. Си-
стему (1) необходимо дополнить материальными уравне-
ниями:

(1*)

где s — удельная проводимость среды, m и e — удель-
ные магнитная и электрическая проницаемости среды, m0 и 
e0 — магнитная и электрическая постоянные.

В случае использования гармонически изменяющегося 
тока в катушке индуктора, все электромагнитные величины 
также изменяются гармонически. Считая, например, что в 
комплексном виде напряженность магнитного поля в за-
висимости от времени t может быть представлена в виде 

, где H0 — амплитуда напряженности 
переменного магнитного поля, систему (1) можно записать 
в более простой форме:

(1**)

Тепловые процессы с учетом конвекции в вязкой среде 
в приближении Буссинеска описываются уравнениями 

(2)

где u — вектор скорости среды в данной точке, p — 
давление, T — температура, r — плотность, h — динами-
ческая вязкость, f — вектор объемной плотности внешних 
сил, k — теплопроводность, q — объемная мощность те-
пловых источников,   2 — оператор Лапласа. В нашем 
случае можно считать, что f = pg, где g — вектор ускорения 
свободного падения; q = qIH + qc, где qIH — мощность тепло-
вых источников, связанная с индукционным нагревом, а 
qC — мощность, поглощаемая охлаждающей жидкостью в 
трубках катушки индуктора. 

Тепловыделение, связанное с индукционным нагревом 
можно считать обусловленным двумя основными механиз-
мами: выделением джоулева тепла при протекании токов в 
проводниках и потерями перемагничивания qIH = qJL + qMR. 
В случае гармонически изменяющегося магнитного поля 
средние за период значения этих величин определяются вы-

ражениями:  и . 

Отметим, что в случае использования электропроводных 
ферромагнитных материалов вклад в их нагрев в перемен-
ном магнитном поле обеспечивается обоими составляющи-
ми qJL и qMR, а в случае использования немагнитного метал-
лического сплава его нагрев обеспечивается только теплом 
qJL, выделяющимся при протекании вихревых токов. 

Удельная мощность тепла, отводимого охлаждаю-
щей жидкостью, моделировалась простым соотношени-

ем , где W
t

dmM
dt

=  — массовый 

расход охлаждающей жидкости, CW — теплоемкость ох-
лаждающей жидкости, TW — температура охлаждающей 
жидкости на входе, VC — объем охлаждающей жидкости 
в трубке индуктора.

Для моделирования нагрева имплантатов использовался 
метод конечных элементов. С целью упрощения интегриро-
вания системы уравнений (1), (2) была выбрана осесимме-
тричная геометрия интегрируемой области, представленная 
на рис. 5.

Полная область интегрирования (Environment) пред-
ставляет собой цилиндр, диаметр и высота которого со-
ставляет 1 м. Поверхность этой области имеет постоянную 
температуру Tenv=25ºС и не пропускает магнитного поля. 

Цилиндрическая область, моделирующая ткани 
(Phantom), имеет высоту и диаметр 7 см, что совпадает 
с размерами области, моделирующей ткани в реальном 
эксперименте. Поверхность исследуемой области имеет 
постоянную температуру Ttherm=37ºС, которая в реальной 
установке обеспечивается термостатом.

Реальная катушка моделируется пятью отдельными вит-
ками (C1-C5) диаметром 35 см, изготовленными из медной 
трубки диаметром 1 см с толщиной стенок 1 мм. Внутри 
трубок находится охлаждающая жидкость, представляющая 
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собой тепловой источник с (отрицательной) удельной мощ-
ностью qC. Температура охлаждающей жидкости TC=20ºС.

В табл. 1 представлены параметры моделирования, ис-
пользованные для решения системы уравнений (1), (2).

Следует отметить, что для имплантатов на основе са-
мополимеризующейся слепочной массы с добавлением 
маленьких стальных шариков использовался упрощен-
ный подход. В сферическом имплантате радиусом 1 см 
при массовой доле 50% содержится более 1000 хаотично 
расположенных стальных шариков диаметром 1 мм. Оче-
видно, что решать такую задачу численно, задавая некото-
рое случайное распределение шариков, а затем усреднять 
по большому числу случайных распределений — задача 
достаточно сложная даже для суперкомпьютера. В этом 
случае на основе определения тепловой мощности, выде-
ляемой одним шариком в переменном магнитном поле оце-
нивалась средняя удельная тепловая мощность, выделяемая 
в объеме всего имплантата, после чего численно решалась 
система уравнений (2). 

Сначала мы рассчитали тепловую мощность, выделяе-
мую одним шариком, помещая его в виртуальную индук-
ционную катушку. Затем мы оценили среднюю тепловую 
мощность, выделяемую на единицу объема композитного 
имплантата, заполненного стальными шариками при мас-
совой доле 50%, как произведение тепла, выделяемого 
одним шариком, на концентрацию шариков. Для этого 
расчета мы в качестве первого приближения предполагали 
независимость магнитного поля вблизи любого стального 
шарика от его окружения, а затем рассматривали расчет-
ное значение как подгоночный параметр для моделиро-
вания.

Фактически, каждая стальная сфера в имплантате нахо-
дится в магнитном поле, создаваемом как самой индукци-
онной катушкой, так и всеми другими стальными сферами. 
Этот факт можно учесть с точки зрения «эффективной» 
магнитной проницаемости, используя, например, модель 
Максвелла [25], описываемую следующими уравнениями:

, (3)

где jV — объемная доля стальных шариков. Используя 
выражение (3) и данные таблицы 1, можно получить от-
носительную магнитную проницаемость композитных им-
плантатов с массовой долей 50% равную 1,45.

Аналогичным образом можно оценить эффективную 
электропроводность имплантатов: 

, (4)

Как показывает расчет по формулам (4), для массовой 
доли стальных шариков 50% электропроводность смеси 
мало отличается от электропроводности полимерной осно-
вы, которая в численных расчетах считается равной нулю 
(см. таблицу 1) и по нашим оценкам не превышает 1·10–10 

См/м. Используя это значение, а также значение магнитной 
проницаемости, рассчитанное по формулам (3), можно убе-
диться, что значение толщины скин-слоя для композитных 
имплантатов на частоте 90 кГц составляет десятки метров. 
Таким образом, можно действительно считать все шарики 
в имплантате находящимися в одинаковом магнитном поле.

Плотность и теплоемкость имплантатов, соответствен-
но, оценивались по формулам  и 

, где jm — массовая доля сталь-
ных шариков. Для оценки эффективной теплопроводности 
имплантата также использовалась схема Максвелла: 

, (5)

На основе данных из таблицы 1 формулы (5) дают сле-
дующие значения для теплофизических параметров компо-
зитных имплантатов: плотность r = 4550 кг/м3; теплоем-
кость C = 1225 Дж/кг/К; теплопроводность k = 0.44 Вт/м/К.

Результаты и обсуждение

Измеренная, как описано в предыдущем 
разделе, величина амплитуды напряженности 
поля в центре индукционной катушки в режи-
ме номинальной мощности установки соста-
вила 3,4±0,3 кА/м. По результатам измерений 
магнитное поле в области размещения изме-
рительной ячейки можно считать однородным 
в пределах погрешности метода измерения 
(±10%). 

На рис. 6a представлены результаты модели-
рования магнитного поля в индукционной ка-
тушке. 

Как видно из рисунка, магнитное поле в 
области расположения измерительной ячейки 
близко к однородному. Результаты модели-
рования показывают, что в пределах области 
Phantom значение магнитной индукции меняет-
ся от 4,48 мТл до 4,62 мТл, то есть неоднород-
ность поля составляет примерно 3%. Среднее 
значение индукции поля 4,55 мТл соответствует 
напряженности 3,62 кА/м. Обе оценки хорошо 
согласуется с результатами экспериментального 
измерения. 

Для оценки средней тепловой мощности в 
случае использования композитного имплантата 
мы провели моделирование нагрева одиночного 
стального шарика, окруженного слоем полимер-
ной массы в центре индукционной катушки. На 
внешней границе слоя полимерной массы задана 
постоянная температура 37 ºС. На рис. 7 пред-
ставлены результаты моделирования. 

На основе результатов моделирования было 
рассчитано количество тепла, выделяющегося в 
одном стальном шарике при индукционном на-
греве и, как описано в предыдущем разделе, оце-
нена средняя тепловая мощность, приходящаяся 
на единицу объема композитного имплантата. 
Ее зависимость от напряженности переменного 
поля показана на рис. 8. 

Отметим, что при расчете значений qIH, по-
казанных на рисунке, полная тепловая мощность 
оценивалась как сумма тепловых мощностей 
отдельных шариков, без учета их влияния друг 
на друга. Вместе с тем понятно, что магнитное 
поле, в котором находится шарик внутри им-
плантата, является суммой полей, создаваемых 
как индукционной катушкой, так и остальными 
ферромагнитными шариками. 



ВОПРОСЫ ОНКОЛОГИИ. 2021, ТОМ 67, № 2

237

Таблица 1. Набор параметров для численного моделирования

Параметр Значение Размерность

Environment (воздух)

Относительная магнитная проницаемость, m
e

1 1

Относительная диэлектрическая проницаемость, e
e

1 1

Электрическая проводимость, s
e

0 См/м

Плотность, r
e

1,2 кг/м3

Теплоемкость, C
e

1000 Дж/кг/K

Теплопроводность, k
e

0,01 Вт/м/K

Phantom (гель для УЗИ)

Относительная магнитная проницаемость, m
P

1 1

Относительная диэлектрическая проницаемость, e
P

2 1

Электрическая проводимость, s
P

0 См/м

Плотность, r
P

1100 кг/м3

Теплоемкость, C
P

2000 Дж/кг/K

Теплопроводность, k
P

0,55 Вт/м/K

Динамическая вязкость, h
P

20 Па·с

Оболочка полого имплантата

Относительная магнитная проницаемость, m
I

1 1

Относительная диэлектрическая проницаемость, e
I

2 1

Электрическая проводимость, s
I

0 См/м

Плотность, r
I

1200 кг/м3

Теплоемкость, C
I

2000 Дж/кг/K

Теплопроводность, k
I

0,3 Вт/м/K

Galinstan

Относительная магнитная проницаемость, m
G

1 1

Относительная диэлектрическая проницаемость, e
G

1 1

Электрическая проводимость, s
G

1·106 См/м

Плотность, r
G

6500 кг/м3

Теплоемкость, C
G

300 Дж/кг/K

Теплопроводность, k
G

16,5 Вт/м/K

Динамическая вязкость, h
G

2,4·10-3 Па·с

Стальные шарики для композитного имплантата

Относительная магнитная проницаемость, m
S

100 1

Относительная диэлектрическая проницаемость, e
S

1 1

Электрическая проводимость, s
e

1·107 См/м

Плотность, r
S

7800 кг/м3

Теплоемкость, C
S

450 Дж/кг/K

Теплопроводность, k
S

50 Вт/м/K

Полимерная масса для композитного имплантата

Относительная магнитная проницаемость, m
P

1 1

Относительная диэлектрическая проницаемость, e
P

3 1

Электрическая проводимость, s
P

0 См/м

Плотность, r
P

1300 кг/м3

Теплоемкость, C
P

2000 Дж/кг/K

Теплопроводность, k
P

0,3 Вт/м/K

Рис. 1. Расположение оптических датчиков температуры в экваториальной плоскости сферического имплантата (a)  
и вокруг составного имплантата (b)
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Рис. 2. Изготовление имплантата при лечении рака гортани: удаление опухоли (a); удаленная опухоль (b); заполнение ложа опухоли 
самополимеризующейся пластической массой (c); изготовленный имплантат с установленным катетером для проведения контактной 

лучевой терапии HDR (d)

Рис. 3. Изготовление полого имплантата. CT-моделирование (a); создание 3D-изображения и фотография напечатанного  
на 3D-принтере имплантата (b)
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Рис. 4. 3D-модель сферического имплантата (а) и реальный имплантат, разрезанный после использования вдоль экваториальной 
плоскости (b)

Рис. 5. Геометрия задачи



ВОПРОСЫ ОНКОЛОГИИ. 2021, ТОМ 67, № 2

240

Рис. 6. Моделирования магнитного поля в катушке. Зависимость амплитуды напряженности поля от амплитуды силы тока в центре 
катушки индуктора (a); распределение магнитной индукции (мТл) в области интегрирования при силе тока I

0
=350 A (b); автоматически 

сгенерированная сетка для численного интегрирования (c); распределение магнитной индукции внутри катушки индуктора (d)

Рис. 7. Моделирование индукционного нагрева одиночного стального шарика диаметром 1 мм, окруженного слоем слепочной массы 
диаметром 10 мм. Автоматически сгенерированная сетка для численного интегрирования (a); распределение индукции магнитного поля 

вокруг шарика (b); распределение температуры вокруг шарика (c)
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Рис. 8. Средняя мощность тепловых источников в единице объема композитного имплантата

Рис. 9. Распределение температуры вокруг имплантатов диаметром 2 см, помещенных в гель для УЗИ: композитный имплантат (a); 
имплантат, заполненный жидким немагнитным металлическим сплавом (b). Кривые 1-4 соответствуют положению сенсоров 1-4 на рис. 1(a). 

Точками показаны экспериментальные данные, окружности того же цвета соответствуют данным, полученным на основе численного 
моделирования

Рис. 10. Распределение температуры вокруг имплантатов диаметром 3 см, помещенных в гель для УЗИ: композитный имплантат (a); 
имплантат, заполненный жидким немагнитным металлическим сплавом (b). Кривые 1-4 соответствуют положению сенсоров 1-4 на рис. 1(a). 

Точками показаны экспериментальные данные, окружности того же цвета соответствуют данным, полученным на основе численного 
моделирования



ВОПРОСЫ ОНКОЛОГИИ. 2021, ТОМ 67, № 2

242

Рис. 12. Результаты численного моделирования распределения температуры вокруг составных имплантатов, помещенных в гель для 
УЗИ: композитный имплантат (a); имплантат, заполненный жидким немагнитным металлическим сплавом (b)

Рис. 11. Распределение температуры вокруг составных имплантатов, помещенных в гель для УЗИ: композитный имплантат (a); 
имплантат, заполненный жидким немагнитным металлическим сплавом (b). Кривые 1-4 соответствуют положению сенсоров 1-4 на рис. 1(b). 

Точками показаны экспериментальные данные, окружности того же цвета соответствуют данным, полученным на основе численного 
моделирования

Влияния окружающих ферромагнитных ша-
риков можно оценить, воспользовавшись фор-
мулой (3), согласно которой для массовой доли 
стальных шариков равной 50% относительная 
магнитная проницаемость композитного мате-
риала становится равной 1,45. Увеличение маг-
нитной индукции в 1,45 раза должно привести 
к возрастанию тепловой мощности более чем в 
2 раза, так как выделяющееся в стальных шари-
ках тепло примерно пропорционально квадрату 
амплитуды магнитной индукции. Однако такая 
оценка справедлива лишь для случая однород-
ного композитного материала, заполняющего 
все пространство. Более-менее адекватной такая 
оценка может быть для шариков, находящихся 
вблизи центра имплантата. Шарики, располо-

женные ближе к поверхности, находятся в поле 
с заметно меньшим значением магнитной ин-
дукции. Тем не менее, вполне разумно предпо-
лагать, что результаты, представленные на рис. 
8, дают несколько заниженное значение тепло-
вой мощности.

На рис. 9 представлены экспериментальные 
результаты и их модельная аппроксимация для 
случая нагрева имплантатов диаметром 2 см 
двух типов: композитного имплантата и полого, 
заполненного жидким немагнитным металличе-
ским сплавом.

Для моделирования данных на рис. 9(a) ис-
пользовалась удельная тепловая мощность ис-
точников внутри имплантата равная 2,85·105 Вт/
м3. Как следует из рис. 8, эти значения при-
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мерно соответствуют амплитуде напряженности 
магнитного поля H0=4000 A/m, что несколько 
больше оцененного нами значения, но вполне 
объяснимо в рамках представленных выше рас-
суждений к рис. 8. Остальные параметры взяты 
из табл. 1.

Для моделирования данных на рис. 9(b) ис-
пользовалось значение амплитуды тока в катуш-
ке равное 350 А, что соответствует значению 
амплитуды напряженности поля в индукторе 
3620 А/м, хорошо согласующемуся с напря-
женностью поля в экспериментальной катушке. 
Остальные параметры взяты из табл. 1.

Следует отметить гораздо более интенсив-
ный нагрев имплантата, заполненного жидким 
немагнитным металлическим сплавом. Его по-
верхность за полчаса нагрелась до температуры 
более 83 ºС, в то время как поверхность ком-
позитного имплантата за то же время нагрелась 
лишь до 49 ºС. В принципе, интенсивность 
нагрева композитного имплантата можно по-
высить, увеличив концентрацию стальных ша-
риков. Например, для композитного имплантата 
с массовой долей стальных шариков 70% при 
тех же условиях нагрева температура поверхно-
сти через полчаса составила 60ºС. Однако уве-
личение массовой доли стальных шариков до 
значений, превышающих 50% приводит к уве-
личению вероятности образования локальных 
неоднородностей и, как следствие к локальным 
перегревам и разрушению полимерной основы. 
При массовых долях шариков более 70% нару-
шается связность композитного материала, и он 
теряет свои пластические свойства.

На рис. 10 представлены экспериментальные 
результаты и их модельная аппроксимация для 
имплантатов диаметром 3 см.

Как видно из рис. 10(a), за 30 минут на по-
верхности композитного имплантата диаметром 
3 см и вблизи нее легко достигается температура 
термоабляции. 

Для моделирования данных на рис. 10(a) ис-
пользовалось значение удельной тепловой мощ-
ности внутри имплантата, равное 3,4·105 Вт/м3. 
Это значение превышает соответствующее зна-
чение для имплантата диаметром 2 см. В прин-
ципе, такое отличие ожидаемо. Дело в том, что 
объем имплантата растет пропорционально кубу 
его диаметра, тогда как площадь поверхности 
пропорциональна квадрату диаметра. Поэтому в 
имплантате диаметром 3 см относительное ко-
личество стальных шариков, находящихся в цен-
тральной области с более высоким значением 
магнитной индукции, при одинаковых массовых 
долях превышает аналогичное количество шари-
ков в имплантате диаметром 2 см. 

Рис. 10(b) демонстрирует чрезвычайно высо-
кую эффективность нагрева полого имплантата, 

заполненного жидким немагнитным металличе-
ским сплавом. Уже через 5 мин температура на 
расстоянии 4 мм от поверхности имплантата пре-
вышает 50 ºС, а на поверхности достигает зна-
чения 67 ºС. Через 9 минут температура поверх-
ности имплантата превысила 80 ºС и эксперимент 
был остановлен. Как показал опыт, при темпера-
туре поверхности более 85 ºС возникала дефор-
мация оболочки имплантата, а при более высоких 
температурах иногда происходило ее разрушение.

Различная интенсивность нагрева импланта-
тов диаметром 2 см и 3 см демонстрирует воз-
можность возникновения проблемы контроля 
распределения температуры вокруг имплантатов 
сложной формы, как например на рис. 3(b). Об-
ласти имплантата с малой кривизной поверхно-
сти могут перегреваться, в то время как области 
с большой кривизной могут не достигать необ-
ходимой температуры, особенно при наличии 
высокой перфузии жидкостей в тканях, окружа-
ющих опухоль. 

Для анализа распределения температуры во-
круг имплантатов сложной формы мы изготови-
ли составные модельные имплантаты обоих ти-
пов. Они представляют собой две сопряженные 
сферы диаметрами 2 см и 3 см. Диаметр области 
сопряжения составил примерно 1 см. На рис. 11 
представлены экспериментальные результаты и 
их модельная аппроксимация для случая нагрева 
модельных составных имплантатов.

Для моделирования данных на рис.11(a) ис-
пользовались три значения удельной тепловой 
мощности: 3,4·105 Вт/м3 для области, ограничен-
ной сферой радиусом 3 см; 2,85·105 Вт/м3 для 
области, ограниченной сферой радиусом 2 см, 
и 3,13·105 Вт/м3 для области сопряжения двух 
сфер. Как показывает эксперимент, в случае со-
ставного имплантата температура поверхности 
двух сфер в экваториальной области отличается 
всего на 5 ºС, в отличие от случая раздельных 
имплантатов, когда температуры отличались 
примерно на 10 ºС. Однако распределение тем-
ператур в этом случае не является сферически 
симметричным, как показано на рис. 12.

Температура поверхности полого имплантата, 
заполненного жидким немагнитным металличе-
ским сплавом, как видно на рис.11(b), практиче-
ски одинакова во всех точках, что объясняется 
высокой теплопроводностью наполнителя. 

Следует отметить, что данные, приведенные 
на рис. 11(b), получены при уменьшенном зна-
чении напряженности переменного магнитного 
поля. Экспериментально измеренное значение 
поля в центре катушки в этом случае составля-
ет 2,9±0,3 кА/м. Для численного моделирования 
использовано значение тока в катушке равное 
285 А, что соответствует напряженности в ее 
центре 2,96 кА/м.
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Тот факт, что температура внутри импланта-
та, заполненного жидкометаллическим сплавом, 
примерно одинакова, позволяет существенно 
упростить контроль температуры при проведе-
нии интраоперационной гипертермии. В прин-
ципе, может быть достаточно контролировать 
температуру всего в какой-нибудь одной точке 
внутри имплантата. Численное моделирование, 
результаты которого, как показывают наши ис-
следования, также может существенно помочь в 
проведении терапии с использованием индиви-
дуально изготовленных имплантатов.

Заключение

Использование имплантата, копирующего 
форму ложа удаленной опухоли, может стать 
многообещающим методом в комплексной тера-
пии местнораспространенных злокачественных 
новообразований. Такой имплантат может вы-
полнять сразу несколько важных с точки зрения 
терапии рака функций. Прежде всего он может 
служить надежным способом очень точной ло-
кализации для доставки к зоне риска осложне-
ний радиоактивных и тепловых источников, а 
также противоопухолевых препаратов. Кроме 
того, такой имплантат может выполнять роль 
обтуратора в случае лечения опухолей в полых 
отделах тела пациента, таких как гортань, ки-
шечник, влагалище. 

В статье рассмотрено два способа создания 
конформных имплантатов для ложа опухоли, ко-
торые могут использоваться в качестве источ-
ников нагрева для проведения гипертермии или 
термической абляции. Имплантаты первого типа 
создаются путем механического заполнения ложа 
удаленной опухоли самополимеризующейся пла-
стической массой с добавлением мелких сталь-
ных шариков в качестве источников тепла при 
индукционном нагреве. Такой способ отличается 
простотой исполнения, но из-за плохой тепло-
проводности композитной массы распределение 
температуры вокруг такого имплантата будет за-
метно зависеть от его формы. В этом случае для 
контроля температуры желательно использовать 
результаты численного моделирования. 

Имплантаты второго типа представляют со-
бой полые объекты с тонкими стенками, запол-
ненные жидким эвтектическим сплавом с низ-
кой температурой плавления на основе индия и 
галлия. В этом случае форма аппликатора может 
определяться 3D-моделью, полученной на основе 
CT или PET образов опухоли. В случае мало-
инвазивной хирургии имплантаты второго типа 
могут представлять собой эластичные баллоны 
различной формы, вводимые в ложе удаленной 
опухоли через лапароскопические отверстия и 
заполняемые на месте жидким металлическим 

сплавом. Несмотря на сложность изготовления, 
имплантаты такого типа могут заметно упростить 
контроль температуры, так как, благодаря высо-
кой теплопроводности сплава, его температура 
почти одинакова во всем объеме имплантата.

Оба типа имплантатов легко нагреваются во 
внешнем переменном магнитном поле частотой 
около 100 kHz, амплитуда которого не превы-
шает 4 kA/m, до температур, позволяющих про-
водить как традиционную гипертермию, так и 
термоабляционную терапию.
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At the present time hyperthermia is recognized as one of 
the most promising methods in the combined treatment of ma-
lignant tumors. Nevertheless, for the most of existing methods 
for heating of tumor tissues it is rather difficult to realize the 
exact localization of heat exposure. The aim of this study is to 
compare two types of implants for intraoperative local tumor 
bed hyperthermia carried out using induction heating in an al-
ternating magnetic field of the sub-MHz range. Composite im-
plants of the first type are created on the base of a self-curing 
plastic mass mixed with electrically conductive ferromagnetic 
particles. The second type of implant is a hollow object with 
thin walls that follows the shape of the tumor. Implants of this 
type are filled with a liquid metal non-magnetic alloy with 
melting point below room temperature. The model implants 
were heated in a self-designed inductor with a short cylindrical 
coil 35 cm in diameter. Biological tissues were modeled using 
an ultrasound gel. Experimental results show that both types of 
implants were heated in an external alternating magnetic field 
with a frequency of 90 kHz and an amplitude not exceeding 4 
kA/m up to temperatures that allow both traditional hyperther-
mia (tissue heating to 41-45 °C) and thermal ablation therapy 
(tissue heating to temperatures above 50 °C). Good agreement 
between the experimental data and model numerical calcula-
tions was obtained.

Key words: local hyperthermia, tumor bed implant, induc-
tion heating, liquid metal alloy


