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Наложена теория распространения сдвиговых волн в материале типа "soft solid”, обладающем анизотро­
пией упругих и диссипативных свойств. Теория развита, прежде всего, для понимания природы 
ни зкочастотных акустических характеристик скелетной мышцы, которые несут важную диагности­
ческую информацию о функциональном состоянии мышц и их патологий. Показано, что сдвиговая 
упругость мышц определяется двумя независимыми модулями. Диссипативные свойства определя­
ются тензором вязкости 4-го ранга, также имеющего две независимые компоненты. Скорость рас­
пространения и затухание сдвиговых волн в мышце зависят от взаимного расположения трех векто­
ров: волнового вектора, вектора поляризации и направления мышечного волокна. Для одного из 
многих экспериментов, где четко обращено внимание на векторный характер волнового процесса, 
удалось провести сравнение с теорией, оценить упругие модули и получить согласие с угловой зави­
симостью скорости распространения, предсказанной теорией.
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ВВЕДЕНИЕ

Анизотропным свойствам мышцы при ее ква- 
зистатическом нагружении посвящено значи­
тельное число работ (см., например, 11 ,2 |). Одна­
ко динамические нагрузки в виде сдвиговых волн 
используются сравнительно недавно для опреде­
ления вязкоупругих характеристик мышцы мето­
дами ультразвуковой и ЯМ Р-эласгографии |3— 
131. Эти характеристики являются информатив­
ными диагностическими параметрами состояния 
мышечной ткани |5 , 8, 10-12, 14, 15|. Структур­
ные изменения мышечной ткани, связанные с 
различными патологиями, например при миози­
те или в процессе старения, прямо отражаются в 
механических и акустических характеристиках, 
измерение которых может обеспечить более глу­
бокое понимание патофизиологии мышечных за­
болеваний и может быть использовано для оценки 
эффективности лечения |8, 12|. Успехи в экспери­
ментальном исследовании вязкоупругих свойств 
скелетной мышцы in vivo |3—12| в последние голы

связаны с появлением методовэластофафии, осно­
ванных на использовании сдвиговых волн 116—26|.

Ранние исследования механических свойств 
мышцы были сосредоточены главным образом на 
ее упругих характеристиках, без учета вязкого 
компонента 114|. Однако вязкость является суще­
ственной физической характеристикой мышцы, 
отражающей как ее структурные особенности, 
так и молекулярный механизм мышечного сокра­
щения, связанный с динамикой актомиозиновых 
мостиков 114. 15, 27, 28, 311. Характерной особен­
ностью структуры скелетной мышцы, отличающей 
ее от большинства других мягких тканей, является 
высокая анизотропия механических свойств. Изу­
чение этой анизотропии и зависимости соответ­
ствующих параметров от состояния мышцы в нор­
ме и при патологии может стать основой новых ме­
тодов диагностики и контроля эффективности 
лечения мышечных заболеваний.

Известно, что мышечное волокно состоит 
примерно из I04 последовательно соединенных 
саркомеров, каждый из которых, в свою оче-
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Рис. 1. Расположение миозиновых нитей в поперечном сечении растянутого саркомера (а); сечение саркомера при его 
сокращении -  решетки нитей актина вдвигаются в миозиновые решетки (б). Структуры имеют гексагональную сим­
метрию.

рель, содержит около 106 нитей: тонких (белок 
актин) и толстых (миозин). Комплекс “акто- 
м иозин” — эфф ективны й механохимический 
преобразователь энергии АТФ. Как видно из 
рис. 1, каждый отдельный саркомер имеет гек­
сагональную симметрию. Поэтому форма сарко­
мера не изменяется при повороте вокруг оси на 
угол, кратный л/3. Однако из-за того, что сосед­
ние саркомеры повернуты друг относительно 
друга на небольшой случайный угол, а число сар- 
комеров в мышечном волокне велико, дисперсия 
поворотов оказывается значительной. Поэтому в 
макроскопических масштабах, сравнимых с дли­
ной продольной или сдвиговой акустической 
волны, этот вид симметрии исчезает. Тем не ме­
нее, в мышце сохраняется анизотропия — разли­
чие упругих свойств в направлении оси волокна и 
в ортогональном направлении. В плоскости по­
перечного сечения мышцы, очевидно, все на­
правления должны быть равноправными.

АНИЗОТРОПИЯ УПРУГИХ СВОЙСТВ 
СКЕЛЕТНЫ Х М ЫШ Ц

Динамика анизотропных сред, в том числе 
упругие волны в таких средах, описывается систе­
мой уравнений

d-U, _ 82U„
iklm О)

дхкдх;
Здесь (У, — вектор смешения элемента сплошной 
упругой среды. Как известно, тензор модулей 
упругости А.,*/т для сред с одним выделенным на­
правлением имеет только пять независимых ком­
понент, определяемых модулями A. B.C .D .F  |29|:

к  хуху — В' ■̂ххуу — Л 2 В,
(2)

хххх уууу ^  >

^ • х х и  ~  ^ - y y z z  =  С ,  Л- x z x z  1 A w e  =  ^ - z z z z  ~  ^  ■ 

Здесь компоненты тензора записаны в декартовой 
системе координат. Ось z напра1злена вдоль мы­
шечного волокна; оси х ,у , образующие с осью z 
правую тройку ортов, ориентированы произволь­
ным образом в плоскости, ортогональной оси Z- 

Напомним, что при использовании тензорных 
обозначений по дважды повторяющимся индек­
сам подразумевается суммирование. Так, в урав­
нении (1) суммирование идет по индексам к,1,т. 
При замене индексированной величины, к при­
меру х т, на одну из декартовых координат x ,y ,z  
суммирование не производится. Например, 
выражение а тт =  а „  + а уу + а . .  есть след матри­
цы ст,у; напротив, и., = и,. — это конкретный эле­
мент матрицы.

Дисперсионное уравнение, следующее из си ­
стемы дифференциальных уравнений ( I ), для мо­
нохроматических волн

U, = (/„, ехр(-/ш / + ik/Xi), (3)
имеет вид

-  ро>26/<я|| = 0. (4)
Решением системы алгебраических уравнений (4) 

являются три частотно-независимые скорости 
распространения волн. Когда волновой вектор 
направлен но оси г, один из корней отвечает про­
дольной волне, два других корня одинаковы и от­
носятся к поперечным волнам:

„2 F 2 2 DС1 -  > с/1 = С ,2= ~
р р

( 5 )
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(а) (б)

Р и с . 2 .  В о л н о в о й  в е к т о р  к  с д в и г о в о й  в о л н ы  л е ж и т  в  п л о с к о с т и  п а д е н и я  (.v, z) и  н а к л о н е н  п о д  у г л о м  0  к  о с и  в о л о к н а ;  
( а )  в е к т о р  п о л я р и з а ц и и  о р т о г о н а л е н  п л о с к о с т и  п а д е н и я ;  ( б )  в е к т о р  п о л я р и з а ц и и  л е ж и т  в  п л о с к о с т и  п а д е н и я .

Если же волновой вектор направлен вдоль оси х, 
то все три скорости различны:

A 2 В 2 D
c,\ = - . cn  -  ~~

P ' P P
(6)

При этом первая поперечная волна поляризована 
вдоль оси у, а вторая -  вдоль оси г. В общем слу­
чае. при произвольном наклоне волнового векто­
ра к оси z , разделить продольные и поперечные 
волны не удается.

Однако анизотропные свойства среды ради­
кально меняются, когда скорости распростране­
ния продольных волн значительно превышают 
скорости сдвиговых волн. Примерами таких сред 
служат мягкие биологические ткани, их фанто­
мы, а также некоторые высокоэластичные и рези­
ноподобные материалы. С недавних пор среды, у 
которых модули сдвиговой упругости гораздо 
меньше, чем модули, связанные со сжимаемостью 
(изменением объема) материала, стали объединять 
термином “soft solids" (см., например, |30|). Заме­
тим, что дословный перевод этого термина как 
“мягкие твердые тела” звучит непривычно, а ши­
роко используемый в русскоязычной литературе 
термин “резиноподобные среды" имеет несколько 
иной смысл. “Soft solid” -  эго среда, сдвиговая 
упругость которой мала по сравнению с объемной 
упругостью. “ Резиноподобная" или высокоэла­
стичная среда обладает свойством не разрушаться 
при больших деформациях.

Как нам удалось показать [311, в средах типа 
“soft solids" на компоненты тензора модулей упру­
гости накладьпзаются новые ограничения. Оказы­
вается. что модули А,С. F (2) должны быть одного 
порядка с величиной рсД а два других модуля В, I)
должны быть гораздо меньшими -  порядка рс,\ 
Поскольку в мышце скорость продольной волны 
с, -  1500 м/с, а поперечной с, ~ 1 — 100 м/с, оче­
видно, (В. D) (А,С, Г).

Рассмотрим здесь анизотропию свойств дина­
мической сдвиговой упругости мышцы более по­
дробно. В общем случае в анизотропной среде (2) 
ось г декартовых координат удобно совместить с 
осью симметрии (для нас — это ось мышечного 
волокна). Направления х, у  можно выбрать про­
извольным образом. Без ограничения общности в 
качестве плоскости падения, в которой лежит 
волновой вектор к, удобно выбрать плоскость (х, г). 
Вектор к наклонен к оси z под произвольным уг­
лом 0. Геометрия задачи иллюстрирована на 
рис. 2.

При данном выборе геометрии волновое урав­
нение (1) примет вид

д г  {,х:т ,zxm)dx dz

т  ' ' • i x x m  „ 2  'Wc;m 2
O X  ~ dz

(7)

Очевидно, что вектор смещения U должен изме­
няться по закону бегущей вдоль вектора к волны:

U =  U — sin 0 — — cosOj. (8)

Здесь с —скорость распространения волны, кото­
рую требуется выразить через упругие модули 
среды и направления векторов U и к. Подставляя 
(8) в (7) и интегрируя два раза по времени, при­
ведем волновое уравнение в частных производ­
ных (7) к системе алгебраических уравнений:

Р c 2U, = [(A.,x;m + A.,.tm)sin GcosG + 

+ si n2 0 + l izzm cos2 0] Um.
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В декартовых компонентах система (9) примет вид

[р с : -  ( /Is in 2 0 + /7 cos2 0 )JUх -

- |(C + /) ) s in 0 c o s 0 |f / .  =0,

[pc2 - ( t f s i n 20 + /7 c o s 20 ) ] ( / ,  = 0 , (10)

-{(С +  Z>) si n 0 cos 0J6/A +

+ [pc2 - ( /7 s in 20 + f c o s 20)](7. = 0 .
Второе уравнение этой системы является не­

зависимым от двух других уравнений. Оно со­
держи! только одну компоненту вектора смещ е­
ния Uу =U±, ортогональную плоскости падения 
и волновому вектору к (см. рис. 2а). Следова­
тельно, второе уравнение (10) описывает попе­
речную (сдвиговую) волну, скорость распростра­
нения которой равна

с± = -  s in2 0 + - c o s 2 0. (II )
VP Р

Два других уравнения системы (10) (первое и тре­
тье) содержат обе компоненты UX, UZ вектора сме­
шения, лежащие в плоскости падения. Прирав­
нивая нулю определитель этой “укороченной” 
системы, придем к квадратному уравнению для 
скорости распространения волны:

(pc2) - p c ’ (/4sin20 + F c o s20 + Z)) +

+ ( /fs in 20 +  0 c o s 20 )(f ls in 20 + F cos2© )- (12)

-  (C + D)2 s in2 0cos2 0 = 0.
Два корня уравнения (12) соответствуют двум 
волнам, которые для произвольного кристалла 
рассматриваемой симметрии не являются ни чи­
сто продольными, ни чисто поперечными.

Ситуация принципиально меняется для среды 
типа “soft solid", примером которой является ске­
летная мышца. Поскольку в этом случае скорости 
распространения продольной и сдвиговой волн 
значительно различаются, продольная и попереч­
ная составляющая волнового поля не могут быть 
сильно связаны между собой влинейном прибли­
жении. Правдоподобность этой гипотезы станет 
очевидной, если рассмотреть возбуждение среды 
толчком в виде короткого импульсного силового 
воздействия. Возникающая при этом продольная 
(звуковая) волна быстро убежит из окрестности 
источника, в т о  время как сдвиговая (медленная) 
волна будет еще долго находиться в этой окрест­
ности. Разнесение двух волн в пространстве ис­
ключает возможность их связи — заметного влия­
ния друг на друга. Сказанное означает, что из двух 
корней уравнения (12) один должен соответство­
вать продольной, а другой — поперечной волне.

Рассмотрим вначале продольную волну, для чего 
положим в системе ( 10) U х = U„ sin 0, Uz = U U cos0 
(см. рис. 2). Получим два выражения для скорости:

pc2 = /fs in 20 + (C + 2/)) cos2 0,
2 , (13)

p c ' = (С + 2Z))sin' 0 + F cos' 0.
Выражения (13) совпадают тождественно (при 
любых значениях угла 0), если только между мо­
дулями упругости существует такая связь:

А = С + 2D, F = С + 2D. (14)
При этом скорость продольной волны, определя­
емая формулами (13), оказывается равной

с , = Я  (15)
V Р

и от угла паления не зависит.
Действуем точно гак же для поперечной волны, 

полагая в системе (10) Uх = Uu cos0, U . = - U u sin 0 
(см. рис. 26). Получаем пару уравнений:

pc2 = ( / l - C - O ) s i n 20 + T)cos20,
2 2 ,  2 <16> p c ' = Z)sin' 0 + ( F -  D - C ) cos ' 0.

С учетом связей (14) уравнения (16) приводят к 
следующему выражению для скорости второй по­
перечной волны, которая также не зависит от на­
правления:

Корни (15) и (17) непосредственно получаются из 
дисперсионною  уравнения (12), если учесть в 
нем связь (14) между модулями упругости.

Таким образом, в “ мягкой" для сдвиговых де­
формаций среде с одним выделенным направле­
нием могут распространяться три волны: одна 
продольная (со скоростью (15)) и две поперечные 
(со скоростями (11) и (17)). Ограничиваясь рас­
смотрением только сдвиговой (медленной) дина­
мики, можно утверждать следующее. По отнош е­
нию к сдвиговым волнам мышца ведет себя как 
кристалл повышенной симметрии, у которого от­
личны от нуля только следующие компоненты 
тензора модулей упругости:

^хуху = В, Xxzxz = Xyz},z = D. (18)
Возникаетситуация, аналогичная той, которая 

известна для световых волн в одноосных оптиче­
ских кристаллах. Появляются обыкновенная и 
необыкновенная сдвиговые волны, различающи­
еся своей поляризацией. Индикатрисы скоростей 
сдвиговых волн (эллипс и окружность) изображе­
ны на рис. 2 штриховыми линиями. Очевидно, что 
новые свойства симметрии, установленные и опи­
санные выше, не даюг численных значений для 
пары модулей упругости В, I). Эти данные могут 
быть получены только в результате эксперимен­
тальных измерений. Качественное представление 
о поведении этих модулей M o i y r  дать биофизиче­
ские модели мышцы, описанные в статье (311.
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АНИЗОТРОПИЯ СДВИГОВОЙ ВЯЗКОСТИ
Для оценки демпфирующих свойств мышцы 

необходимо рассчитать потери энергии волн, воз­
буждаемых в мышце и распространяющихся в 
ней в различных направлениях. Эта задача требу­
ет учета анизотропии потерь энергии, которая 
связана не только с упругими, но и с диссипатив­
ными свойствами мышцы. Поскольку соответ­
ствующая теория, по-видимому, ранее не была 
развита, начнем е изложения основ.

Как известно, скорость убывания энергии Е  в 
объеме ^сплош ной среды дается выражением 132)

Здесь Vj = dU ,/dt — компонента вектора скорости.
о)* — тензор вязких напряжений. В случае изо­
тропной несжимаемой жидкости он равен 1321

Стд = >1 , d v k 
,дхк дх,

(20)

где р — коэффициент сдвиговой вязкости.
В анизотропных твердых телах эти известные 

выражения следует обобщить. Здесь вязкость яв­
ляется уже не скалярной величиной, а тензором 
4-го ранга: т)л/т. Симметрия тензора вязкости та­
кая же, как и у тензора модулей упругости Х,к,т.
Именно, вид тензора r|rt/m не меняется при пере­
становке первой и второй пары индексов. Тензор 
не изменится также, если переставить индексы 
внутри первой или второй пары. Тензор вязких 
напряжений при этом имеет вид 1311

a ik -  Л iklm
д dU. 0U m (21)
дг \д х т дх,

Подставляя (21) в (19), найдем скорость убывания 
энергии £  в объеме (''анизотропного твердого тела:

д Е _ \  g d v , d v k 
д! 2n '*""JUx* дх,

d v ! | d v n dV. (22)
Кдхт дх,

Общая формула (22) послужит основой последу­
ющих конкретных выводов.

Чтобы в дальнейшем избегать громоздких фор­
мул, перейдем от общего рассмотрения к анализу 
диссипации сдвиговых волн в мышце, для чего вос­
пользуемся отмеченным нами фактом повышения 
симметрии, позволившим ограничить тензор мо­
дулей упругости двумя независимыми компонен­
тами (18). Для тензора вязкости, очевидно, также 
будут отличными от нуля только следующие две 
компоненты:

Л .уху = Р- Лхгхг = Л д е  = & (23)
С учетом свойств симметрии (23) и расположения 
волнового вектора в принятой системе координат 
(см. рис. 2), для потерь энергии в единице объема 
среды е = дЕ/дУ  получим из (22) следующее вы­
ражение:

— = -2  
di

+ 5 d v ,  , d v .X  
dz д х )

. (24)

Принимая во внимание зависимость (8) проек­
ций от координат и времени, для сдвиговых волн, 
поляризованных в плоскости падения и ортого­
нально этой плоскости, найдем соответственно

де
д!

= -2 p ^ c o s -(2 0 ) ' д %
дГ

де
д! -2р

Рsiп ~ 0 + 8cos~ О 
fisin2 0 + /)cos" 0

(d 2U Л 1

(25)

(26)

Для бегущих монохроматических волн из ф ор­
мул (25), (26) получаются следующие коэф фици­
енты затухания, характеризующие темп уменьше­
ния амплитуды волны е расстоянием:

а „  =
х, 2  (Bsin2O + 6cos20)to2
8 t 0  cos2 (20), а ± = — ----- — ---- -— (27)
2смР 2cip

В этих формулах скорости распространения да­
ются формулами (17) и (11), причем вторая из 
этих скоростей сама зависит от угла 0.

Анализ зависимости коэффициента затухания 
от направления прост только для сдвиговой вол­
ны, поляризованной в плоскости падения ( а м). 
Видно, что поглощение достигает максимума при 
распространении как вдоль, так и поперек мы­
шечных волокон. Поглощение этой волны обра­
щается в ноль при распространении под углом 45° 
к оси волокна. Что же касается волны, поляризо­
ванной в ортогональной плоскости, то здесь угло­
вая зависимость более сложная и зависит от всех 
четырех величин В, /лр.8, которые, как говори­
лось выше, должны быть измерены в экспери­
менте.

Иногда при проведении измерений не учитыва­
ют поляризацию сдвиговой волны, а говорят толь­
ко о ее распространении “ вдоль волокон” (0 =  0) 
или “ поперек волокон” (0 = п/2). При продоль­
ном распространении оба коэффициента затуха­
ния оказываются одинаковыми:

“ II = «X
6(02р'^2
2Dyi '

(28)

При поперечном распространении коэффициен­
ты различны:

«и
8(о2р ,/2 
2/)5/2 ’

а  =
1 2В *  '

(29)

Таким образом, различие в коэффициентах зату­
хания при продольном (28) и поперечном (29) 
распространении зависит от того, какая из вели­
чин больше: 6D или р й  -̂ 2.
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СРАВНЕНИЕ
С Д А Н Н Ы М И  ЭКСПЕРИМ ЕНТОВ

В последнее время был опубликован ряд экспе­
риментальных данных, которые можно сравнить с 
результатами предложенной теории [9, 13, 33|.

В работе 1131 трансверсально изотропная мо­
дель для гексагональных кристаллов модифици­
рована для сред типа “soft solids” , подобно тому, 
как это сделано нами в работе 1311. Введены два 
модуля Юнга для деформаций вдоль и поперек 
мышечных волокон. Оценены пределы их изме­
нения и связь с объемными модулями сдвиговой 
упругости.

В работе 191 обсуждается перечень экспери­
ментов, важных для понимания вязкоупругих 
свойств мышцы. Среди них — сдвиговые упругие 
и диссипативные характеристики, причем в зави­
симости от напряжения мышцы и от частоты ко­
лебаний. Проведены соответствующие экспери­
менты на добровольцах. Получен большой мас­
сив данных, в том числе картины распределения 
характеристик по объему мышц. Однако летали 
экспериментов, связанные с поляризацией сдви­
говых волн, не обсуждаются, что затрудняет срав­
нение нашей теории с этими данными.

Обсудим здесь результаты работы |33 |, где вза­
имная ориентация волнового вектора, вектора

поляризации и мышечного волокна описана до­
вольно понятно. Для возбуждения ультразвуко­
вой волны в 1331 был использован современный 
экспериментальный сонограф “Verasonics” с от­
крытой архитектурой. Излучатель представлял 
собой линейную решетку иьезокермических эле­
ментов. Диаграммой направленности и фокуси­
ровкой ультразвука можно было управлять, пода­
вая на пьезоэлементы электрическое колебание с 
контролируемыми фазовыми задержками. Высо­
кая интенсивность излучения позволяла создать в 
фокусе радиационную силу, возбуждающую сдви­
говые колебания с частотой модуляции 116, 171. 
Схема возбуждения сдвиговых волн радиацион­
ным давлением ультразвука изображена на рис. 3.

На рис. 3 дано качественное изображение того, 
как ультразвуковая волна (UW) излучается решет­
кой преобразователей и фокусируется в цилин­
дрический шнур, эллиптический в поперечном 
сечении. Двусторонними вертикальными стрел­
ками у фокальной области (шнура) показано на­
правление его колебаний под действием радиаци­
онной силы. Итак, направления такие: источник 
вытянут вдоль оси Ху, фокальная область вытяну­
та вдоль оси Х2, сдвиговые колебания шнура по­
ляризованы вдоль оси Хи  волновой вектор сдви­
говой волны SW , бегущей от шнура, направлен
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вдоль оси Ху (то есть параллельно решетке преоб­
разователей).

Ориентация ультразвуковой решетки относи­
тельно волокон в эксперименте 1331 показана на 
рис. 4. Решетка помешена на переднюю грань об­
разца кубической формы. Мышечные волокна 
моделировались параллельными отрезками ры­
боловной лески, "вмороженными" в полимерную 
матрицу. Вращением образца можно было изме­
нять угол 0 между осью волокна и направлением 
волнового вектора сдвиговой волны.

Сравнивая рис. 2 с рис. 4, видим, что вектор 
поляризации сдвиговой волны в этом экспери­
менте всегда направлен поперек волокон — это U L 
на рис. 2. При повороте образца изменяется 
угол 0 между волновым вектором и осью волокна. 
Именно для этого случая подходит наша ф ор­
мула ( I I ) .  Полагая в ней

jD /p  = 3.75 м /с, у[в/ р  =  2.85 м/с, 
построим кривую зависимости от угла 0 скорости 
сдвиговой волны. Эта кривая изображена на рис. 5. 
Видно, что ход кривой неплохо согласуется с дан­
ными измерений 1331. Таким образом, в экспери­
менте такого типа можно измерить оба независи­
мых модуля упругости B.D, характеризующих 
сдвиговые свойства анизотропной мышцы.

ЗАКЛЮ ЧЕНИЕ

Авторы надеются, что понимание физики вол­
новых процессов в анизотропных средах типа 
“soft solids" приведет к осмысленной постановке 
новых экспериментов в фантомах анизотропных 
мягких тканей, а также мышцах in vivo и in vitro. 
Целью таких экспериментов может быть незави­
симое измерение четырех величин: двух модулей 
сдвиговой упругости и двух компонент тензора 
вязкости, а также предсказанных в данной работе 
угловых зависимостей скорости распространения 
и затухания всех поперечных волновых мод.

Отдельный интерес представляет измерение 
этих характеристик в зависимости от натяжения 
волокон. Очевидно, что натяжение должно изме­
нить как упругость, гак и поглощение волн в 
мышце. Кроме того, важно исследовать диспер­
сию, т.е. зависимость параметров от частоты. В 
комплексе эта информация должна быть полез­
ной для диагностических целей.

Заметим, что развитая здесь “макроскопиче­
ская" теория не может предсказать численных зна­
чений необходимых параметров. Поэтому парал­
лельно с этим направлением нужно развивать 
"микроскопическую" теорию, основанную на мо­
делях молекулярной динамики, движения миози- 
новых мостиков и мышечных волокон вокружаю-
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щей их водоподобной среде. Примером такого ис­
следования служит наша предыдущая статья |31| 
по мышце, которая, безусловно, заслуживает са­
мого активного продолжения.

Данная работа — это очередной шаг в развитии 
проблем, сформулированных в статье |31|. Аку­
стические свойства скелетной мышцы представ­
ляют особый интерес по ряду причин. Во-первых, 
основные функциональные характеристики ске­
летной мышцы имеют механическую и, следова­
тельно, акустическую, природу. Во-вторых, по 
сравнению с другими мягкими тканями скелетная 
мышца имеет ярко выраженную анизотропию, 
тесно связанную с ее молекулярной структурой. В 
третьих, основная физиологическая функция ске­
летной мышцы — это ее сокращение, сопровожда­
ющееся драматическим изменением вязкоупругих 
свойств. При этом характерные времена элемен­
тарных молекулярных процессов, ответственных 
за сокращение и развитие мышечного усилия, ле­
жат в пределах 10-3— 10-4 с, т.е. в частотном диапа­
зоне 1 — 10 к Гц, в котором удобно проводить акусти­
ческие измерения с использованием сдвиговых 
волн. Важным направлением, продолжающим 
данную работу, а также статью [311, будет исследо­
вание демпфирующих свойств мышечного корсе­
та, защищающего кости и суставы от травм |34|.

Укажем, что акустические измерения сдвиго­
вых модулей упругости описаны в нескольких ра­
ботах, опубликованных в Акустическом журнале 
ранее. Это, прежде всего, результаты первого экс­
перимента по генерации сдвиговых волн в фанто­

ме мягкой ткани радиационным давлением [35|, 
существенное развитие которого описано в обзо­
ре 117|. Малая скорость сдвиговой волны являет­
ся одной из причин сильных нелинейностей 1361 
и может привести к разрушению ткани [371. Не­
линейные модули сред типа “soft solids” измеря­
лись несколькими группами авторов, в частно­
сти, с использованием резонаторов 1381.

Работа выполнена в рамках Американского 
гранта N IH /N IA M SD  R21AR065024. гранта Пра­
вительства РФ для поддержки исследований под 
руководством ведущих ученых (Нижегородский 
государственный университет им. Н.И. Лобачев­
ского, договор №  11.G34.31.0066). Она поддержана 
также грантами Ведущих научных школ и РФФИ.
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