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خلاصه: امواج مافوق صوت متمرکز شدت بالا یا به طور اختصار هایفو روشی غیرتهاجمی است که کاربردهای درمانی فراوانی را در 
اختیار پزشکان قرار می دهد. یکی از روش های افزایش بهره وری هایفو، استفاده از ماده ی حاجب لوویست است که از میکروحباب ها 
تشکیل شده است. در این مطالعه ابتدا میدان فشار هایفو از معادله ی هلمهولتز برای انتشار خطی امواج مافوق صوت مشخص می شود. 
پس از تعیین فشار ایجادشده، اثرات گرمایی ناشی از تزریق میکروحباب از طریق معادله ی کلر-مکسس محاسبه می گردد. برای بررسی 
توزیع دما در بافت از معادله ی انتقال حرارت زیستی پنس استفاده شده است. نتایج شبیه سازی حاضر نشان می دهد که در حضور 
میکروحباب تحت تأثیر میدان فشار هایفو، افزایش بسامد و توان اعمالی باعث افزایش مقدار منابع گرمایی ناشی از نوسان میکروحباب 
می شود. تأثیر تزریق میکروحباب در افزایش دمای بافت زیستی به طرز چشم گیری محسوس است. در دامنه ی فشار 2/54 مگاپاسکال، 
دمای بافت در نقطه ی کانونی، برای حالتی که میکروحباب با شعاع اولیه ی 50 میکرومتر تزریق می گردد، 8/28 درجه ی سانتی گراد 
افزایش می یابد. در صورتی که با تزریق میکروحباب با شعاع اولیه ی 2 میکرومتر دمای بافت 57/72 درصد بیشتر از حالت قبل افزایش 
پیدا می کند. این در حالی است که دمای این نقطه در شرایط مشابه در غیاب میکروحباب، تنها 5/42 درجه ی سانتی گراد افزایش 
می یافت. در نهایت مدل آرنیوس نشان داد که حضور میکروحباب با شعاع های اولیه ی مختلف باعث افزایش حجم بافت مردگی تا 

حدود 38 درصد شده است.
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مقدمه- 1
در  مهمی  بسیار  نقش  شدت بالا1)هایفو(  متمرکز  صوت  مافوق  امواج 
ایفا می کند. در  فرایندهای مهندسی و روش های درمانی پزشکی  توسعه ی 
امواج مافوق  انرژی  این شیوه ی درمانی به کمک یک تراگردان مخصوص، 
صوت در یک ناحیه ی معین متمرکز می گردد تا امکان آسیب رسانی به سطح 
پوست و سایر بافت های سالمی که در تعامل با تومور هستند، به  حداقل برسد. 
امروزه، از این امواج در سنگ شکنی مجاری ادراری و صفراوی، تصویربرداری 
پزشکی، تشدید واکنش های اکسیداسیون، کنترل فعالیت آنزیم ها، پاک سازی 
صنعتی و غیره به طور گسترده ای استفاده می شود ]1-3[. آژانس بین المللی 
تحقیقات سرطان2 در تازه ترین گزارش خود در سال 2020، تعداد مبتلایان 
جدید به سرطان را طی این سال برابر 19/3 میلیون نفر اعلام کرد. طبق 

1  High-Intensity Focused Ultrasound (HIFU)
2  International Agency for Research on Cancer (IARC)

پیش بینی های این سازمان، این رقم در سال 2040 با رشد 56 درصدی به 
ایده آل  نفر خواهد رسید ]4[. در پزشکی، مفهوم درمان  میلیون  عدد 30/2 
به  بدون آسیب رساندن  تومور  به معنای حذف کامل  توموری  سرطان های 
ساختار بافت طبیعی و سالم پیرامون تومور می باشد. رسیدن به این هدف، 
این  است.  بیمار  بدن  در  تهاجمی3  غیر  جراحی  روش  یک  اجرای  مستلزم 
شیوه ی جراحی غیر تهاجمی سبب کاهش دوران نقاهت پس از درمان شده 

و بیمار زودتر به زندگی عادی خود باز می گردد ]5[.
یا تخریب  به ویژه هایفو در اصلاح  امواج مافوق صوت  توانایی فناوری 
نفوذ  بافت  به عمق  امواج  این   .]6[ بیولوژیکی شناخته شده است  بافت های 
اثر  کرده و از طریق سازوکارهای هایپرترمیا4 و کاویتاسیون5 بر روی بافت 
می گذارد ]7[. در واقع فشار هایفو در مدت زمان بسیار کوتاهی دمای تومور 

3  Noninvasive
4  Hyperthermia
5  Cavitation
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را به میزان قابل توجهی افزایش و بافت مردگی1 را درپی دارد. بنابراین این 
کاهش  با  و  کرده  پیروی  ایده آل  درمانی  چارچوب های  از  درمانی  شیوه ی 
مدت زمان درمان، کاهش زمان بهبودی بیمار، کاهش قابل توجه درد، عدم 
آسیب رسانی به بافت های طبیعی همسایه، حداقل خونریزی و مؤثر در درمان 

تومورهای عمیق، کارآمدترین روش محسوب می گردد ]8[.
یک  طی   2003 سال  در  تومور،  بر  هایفو  گرمایی  اثر  بررسی  برای 
مطالعه ی گروهی بین المللی به سرپرستی الیزابت استوارت ]9[، 55 زن که 
تومور فیبروید رحمی2 داشتند، در 5 درمان گاه متفاوت در نقاط مختلف دنیا 
تحت درمان هایفو با شدت صوتی 500 تا 700 وات بر سانتی متر مربع قرار 
ناحیه ی  از  بافت مردگی فراتر  آزمایشات نشان می داد که  این  نتایج  گرفتند. 
تومور رخ می دهد. این مطالعه به خوبی اهمیت شبیه سازی هایفو در پیش بینی 

و کنترل پذیری آن را مشخص کرد.
سه بعدی  شبیه سازی  به   2007 سال  در   ]10[ همکاران  و  هاری هاران 
برای  از مدل خطی  این مطالعه  پرداختند. در  بافت  انتقال حرارت  هایفو در 
استفاده شده است. هم چنین  پنس3  زیستی  گرمای  معادله ی  و  هایفو  انتشار 
اعمالی  توان  و  فرکانس  سانتی متر،   5 تا   2/5 بین  هایفو  تراگردان  شعاع 
به ترتیب 1 مگاهرتز و 80 وات درنظر گرفته شده است. نتایج حاصل از این 
شبیه سازی نشان داد که وجود رگ خونی موازی با پرتو هایفو، تأثیر بسزایی 
در انتقال حرارت داشته و حدود 40 درصد از بافت مردگی را کاهش می دهد.

مارینوا و همکاران ]11[ در سال 2016 با انتخاب 13 بیمار مذکر، دست به 
مطالعه ی گسترده ای پیرامون تأثیر هایفو در مبتلایان سرطان پانکراس زدند. 
از آن جایی که درد شدید ناشی از غده ی سرطان در این ناحیه، کیفیت زندگی 
مبتلایان را به طور محسوسی کاهش می دهد، در این پژوهش امکان سنجی 
برای  موضعی  درمان  و  بیماران  زندگی  کیفیت  بهبود  در  هایفو  از  استفاده 
نتایج  بررسی  از  پس  گرفته است.  قرار  بررسی  مورد  تومور  حجم  کاهش 
تصویربرداری مشخص شد که شیوه ی درمانی هایفو با موفقیت کامل تأثیر 
مثبت و به سزایی در درمان تومور داشته است. به گونه ای که بعد از گذشت 6 
هفته، 34/2 درصد و بعد از گذشت 3 ماه، 63/9 درصد از حجم تومور به طور 

میانگین کاسته شده است.
به کارگیری  در  متعددی  چالش های  هایفو،  توجه  قابل  توانایی  وجود  با 
انرژی صوتی برای درمان تومورها وجود دارد. اول آن که یک تابش منفرد 
هایفو به طور معمول حجم کوچکی از تومور را از بین می برد. بنابراین، برای 

1  Ablation
2  Uterine fibroid tumor
3  Pennes

نیاز است. همین مساله  از بین بردن کل تومور، تعدادی تابش هایفو مورد 
منجر به زمان طولانی درمان، به ویژه برای تومورهای بزرگ می شود. از سوی 
دیگر خطر بقای سلول های سرطانی را در فضاهای بین مناطق کانونی پس از 

درمان افزایش می دهد ]12[.
اما این موصوع تنها محدودیت بر سر راه درمان مبتنی بر هایفو نیست. 
در  واقع  تومورهای  درمان  در  هایفو  سازوکار  که  داده است  نشان  مطالعات 
بافت های عروقی کاملًا مؤثر نیست، زیرا رگ های خونی به عنوان یک چاه 
حرارتی در برابر چشمه ی گرمایی تولیدشده توسط هایفو عمل می کنند ]13[. 
اثرات خون یاری4،  از  به همین دلیل برای کاهش زمان درمان و جلوگیری 
لازم است که تجمع انرژی صوتی در ناحیه مورد نظر تا حد امکان کارآمد 
تابش در  را در طول  این منظور توان هایفو  برای  شود ]14[. به طور سنتی 
ایجاد  باعث  است  ممکن  امر  این  حال،  این  با  می دهند.  قرار  بالایی  سطح 
اطراف  طبیعی  بافت  حد  از  بیش  دمای  افزایش  مانند  نامطلوب  اثر  چندین 
بالینی گزارش  و سوختگی پوست شود، همان طور که در چندین مطالعه ی 

شده است ]9 و 15 و 16[.
یکی از راهبردهای ممکن برای کاهش توان ورودی هایفو ضمن حفظ 
رساندن  حداقل  به  نتیجه  در  و  بهینه  زمان  در  موردنظر  گرمایی  چشمه ی 
احتمال عوارض جانبی هایفو، استفاده از مواد حاجب صوتی در روش فرسایش 
حرارتی است ]17[. این مواد باعث افزایش نرخ تبدیل انرژی مافوق صوتی 
به گرما در طول هایفو می شوند ]18[. از جمله ی این مواد حاجب می توان به 
مواد آلی و معدنی مختلفی مانند پورفیرین ]19[، نانوذرات ]20[ و میکروحباب 
برای  بالقوه  عوامل  به عنوان  میکروحباب ها  میان،  این  در  کرد.  اشاره   ]21[
تصویربرداری و درمان تومورهای جامد به کمک امواج مافوق صوت متمرکز 
به دلیل ویژگی ممتاز تغییر شکل و اندازه ی شعاع آنان ناشی از فشار صوتی5 
به دست  فزاینده ای  نیز خواص فوق گرمایی منحصربه فردشان، محبوبیت  و 
آورده اند ]22[. معمولًا میکروحباب ها از طریق تزریق ماده ی لوویست6 که از 
گاز پر شده با میکروحباب های کوچک ساخته شده است، مستقیماً به ساختار 

تومور تزریق می شود ]21[.
در  را  میکروحباب ها  پتانسیل  مطالعات،  از  تعدادی  اخیر  سال های  در 
تسهیل فرایند فرسایش حرارتی هنگام قرار گرفتن در معرض میدان هایفو 
گزارش کرده اند. وانگ و همکاران ]23[ در سال 2018 با ساخت یک بافت 
مصنوعی به طور تجربی به بررسی تأثیر دو عملگر فرکانس متغیر با زمان 

4  Perfusion
5  Acoustic pressure
6  Levovist
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دادند که  نشان  پرداختند. آن ها  ایجاد شده  افزایش دمای  بر  و کاویتاسیون 
بافت  افزایش دمای  و  ایجاد چشمه های گرمایی  باعث  فعالیت میکروحباب 
از یک مدل  استفاده  با  در سال 2019   ]24[ و همکاران  آسوین  شده است. 
عددی سه بعدی، اثرات تزریق میکروحباب ها در مجاورت تومور را با در نظر 
گرفتن تعامل بین ابر میکروحباب و میدان غیر خطی هایفو به کمک معادلات 
ناویر استوکس بر روی یک شبکه ثابت اویلری بررسی کردند.  تراکم پذیر 
نتایج این مطالعه نشان داد که وجود میکروحباب ها میدان هایفو را در ناحیه 
کانونی تغییر و به طور قابل توجهی توان گرمایی را افزایش می دهد. در این 
تحقیق مشخص شد که در میان سازوکارهای گرمایی میکروحباب گرمای 

لزجتی ناشی از نوسانات میکروحباب، عامل اصلی افزایش دما است. 
پایدار  روش  یک  ارائه ی  به  اقدام   2020 سال  در   ]2[ همکاران  و  تی 
با  کردند.  میکروحباب  دینامیک  بر  حاکم  معادله ی  برای حل عددی  زمانی 
از چالش های اصلی  تغییر شکل میکروحباب در طول زمان، یکی  به  توجه 
در حل عددی این دست معادلات، انتخاب گام زمانی آن است که همگرایی 
مساله عدد بسیار کوچکی را ایجاب می کند. در این مطالعه  با ارائه ی یک گام 
میکروحباب  شعاع  چشم گیر  تغییرات  میکروحباب،  شعاع  با  تطبیقی1  زمانی 
این  بازگشت3 میکروحباب شبیه سازی شده است.  انبساط، فروپاشی2 و  حین 
قابل  میزان  به  را  محاسباتی  هزینه ی  حل،  دقت  افزایش  بر  علاوه  روش 

توجهی کاهش می دهد.
با  میدان  این  برهم کنش  و  بافت  به  هایفو  تابش  حاضر  پژوهش  در 
بررسی  مورد  مردگی  بافت  میزان  بر  لوویست  تزریق  از  ناشی  میکروحباب 
صوت،  میدان  فیزیک های  مساله  این  در  که  آن جایی  از  گرفته است.  قرار 
سینتیک  جنبشی  مدل  و  زیستی  حرارت  انتقال   ، میکروحباب  دینامیک 
مرتبه ی اول آرنیوس با هم در تعاملند و جفت شده اند، نوآوری این مطالعه 
وابسته کردن4 همه ی فیزیک های درگیر در مساله به طور هم زمان برای تعیین 
مقدار چشمه های گرمایی ناشی از نوسانات میکروحباب با شعاع های اولیه ی 
مختلف در میدان صوتی تحت توان و فرکانس های مختلف کاری و بررسی 
حجم ناحیه ی فرسایش یافته است. برای این منظور ابتدا از طریق معادله ی 
هلمهولتز و اعمال شرایط اولیه و مرزی مناسب، توزیع فشار میدان صوتی 
درون بافت محاسبه می شود. سپس دینامیک میکروحباب تزریق شده حاصل 
از لوویست متأثر از امواج صوتی، تحت نوسانات ناپایدار بررسی می شود که به 

1  Adaptive time stepping
2  Collapse
3  Rebound
4  Coupling

دلیل پیچیدگی بالا، در پژوهش های پیشین مورد بررسی قرار نگرفته است. در 
این مطالعه با توجه به بازه ی پارامترهای توان و فرکانس مبدل در کاربردهای 
کلینیکی و درمانی، تأثیر اندازه ی شعاع اولیه ی میکروحباب تزریق شده و تغییر 
شعاع آن بر چشمه های گرمایی تولیدشده مطالعه گردیده است. در نهایت اثر 
تزریق ماده ی حاجب میکروحباب را بر افزایش دما و بافت مردگی5 ناشی از 

هایفو تجزیه و تحلیل شده است. 

معادلات حاکم و مدل فیزیکی- 2
معادلات حاکم بر انتشار صوت- 1- 2

به طور کلی امواج صوتی، حاصل نوسانات فشار درون یک محیط هستند. 
و  p p ′0  اغتشاشات  تئوری  فرایند، طبق  بودن  آیزنتروپیک  با فرض 

چگالی  و  فشار  به ترتیب   ρ′ و  p ′ گزاره ها این  در  است.   ρ ρ′0 

 p0 ρ0 که در فشار حاصل از بسط پارامتر روی یک سیال ساکن با چگالی
بسط  اول  با جای گزینی جمله ی   )1( رابطه ی  مطابق   .]26 و   25[ می باشد 
، متغیر چگالی حذف خواهدشد. سپس با  p ρ برحسب تیلور متغیر وابسته ی
جای گذاری این مقادیر خطی شده در معادلات پیوستگی و مومنتوم، معادله ی 
)2( معروف به معادله ی موج هلمهولتز6 به دست می آید. در این پژوهش برای 
حل این معادله، از تحلیل پایا در حوزه ی فرکانس طبق معادله ی )3( استفاده 

شده است ]26[.
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 sc محیط، چگالی   ρ صوتی، موج  فشار   p )3( تا   )1( معادلات  در 
ω فرکانس زاویه ای است. سرعت صوت در محیط انتشار و

5  Necrosis
6  Helmholtz equation
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معادلات حاکم بر دینامیک میکروحباب- 2- 2
برای بررسی تغییر شعاع میکروحباب از معادله ی کلر-مکسس1 استفاده 
شده است. این معادله رفتار یک میکروحباب گازی یا توخالی را در یک سیال 
لزج توصیف می کند ]27[. در این مدل فرض تراکم ناپذیر بودن میدان سیال 
لحاظ  میکروحباب  جداره ی  توسط  ثانویه  امواج صوتی  تابش  تأثیر  و  حذف 
گرفته  قرار  میدان صوتی  تأثیر  تحت  میکروحباب  شعاع  بنابراین  شده است. 
نوسانات  دامنه ی   )4( معادله ی  مطابق  می کند.  تغییر  نوسانی  به صورت  و 

میکروحباب به تغییرات فشار صوت بستگی دارد ]27[.
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که در این رابطه
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 R و  R ، R ، p ، vp ، p0 ،η ،µ ،σ ، ρ ،c فوق معادله ی  در 
ضریب  انتشار،  محیط  چگالی  انتشار،  محیط  در  صوت  سرعت  ترتیب  به 
فشار  ویژه،  گرمایی  ظرفیت  نسبت  انتشار،  محیط  لزجت  سطحی،  کشش 
هیدرواستاتیک، فشار بخار درون میکروحباب ، فشار صوتی، شعاع میکروحباب، 
سرعت دیواره ی میکروحباب و شتاب دیواره ی میکروحباب هستند. در این 
پژوهش، مقدار اولیه ی شعاع حباب به عنوان پارامتر مؤثر بر انتقال حرارت، 2 

و 50 میکرومتر متغیر درنظر گرفته شده است.

معادلات حاکم بر انتقال حرارت- 3- 2
در علوم حرارتی، انتقال حرارت زیستی شاخه ای مستقل به حساب می آید. 
علت این امر وجود پیچیدگی های مرتبط با پویایی بافت زنده است. عبارت 
مربوط به خون یاری و عبارت مربوط به سوخت وساز بدن عباراتی هستند که 
در این نوع انتقال حرارت اثر گذارند. مطالعات  پنس ]28[ بنیان انتقال حرارت 
می شود  توصیف   )6( معادله ی  مطابق  مدل  این  کرد.  پایه گذاری  را  زیستی 

.]29[
1  Keller-Miksis equation

(6)
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tC ظرفیت گرمایی ویژه ی  tρ چگالی بافت زیستی، در معادله ی )6(
 bρ T دمای بافت، tk ضریب هدایت حرارتی بافت زیستی، بافت زیستی،
 bT نرخ خون یاری،  bω ویژه ی خون، گرمایی  bC ظرفیت  چگالی خون،
metQ عبارت چشمه ی مربوط به سوخت و ساز بدن و دمای عمومی شریانی،

extQ سایر عبارات مربوط به چاه و چشمه است که می توانند به این معادله 

اضافه شوند. عبارت دوم در سمت راست معادله ی )6( برای مدل سازی اثر 
عروق خونی درون بافت درنظر گرفته شده است. در حقیقت پنس اثر عروق 

بافتی را به صورت یک چشمه یا چاه حرارتی مدل کرده است ]28[.
درون  صوتی،  موج  میرایی  سازوکار  براساس  و  بافت  به  هایفو  نفوذ  با 
محیط بافت فعل و انفعالات گرمایی رخ می دهد. با استفاده از ضریب جذب 
محیط  به وسیله ی  انرژی جذب شده  می توان   )7( رابطه ی  به کمک  محیط، 
انتشار موج صوتی را محاسبه کرد. در این معادله  ضریب جذب موج صوتی 

I شدت صوتی است ]29[. توسط محیط و
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 I توسط محیط و α ضریب جذب موج صوتی  معادله ی فوق در  که 
شدت صوتی است. علاوه بر عبارت گرمای ناشی از هایفو، عبارات دیگری 
در انتقال حرارت بافت زیستی تأثیر گذارند. امواج مافوق صوت، به جداره ی 
ارتعاشات خود  با  نیز  انرژی می دهند. میکروحباب ها  بافتی  میکروحباب های 
آن را از طریق دو مکانیسم متفاوت به صورت گرما به بافت بازپس می دهند 
]30[. سازوکار اول انتقال حرارت ناشی از لزجت است. در واقع تابش امواج 
مافوق صوت باعث نوسان دیواره ی میکروحباب می شود. این نوسانات موجب 
ایجاد جابجایی نسبی بین ذرات محیط می گردد. این جابجایی ها در محیط 
لزج موجب بروز تنش برشی و نتیجتاً توان حاصل از نوسان میکروحباب در 
محیط لزج می شود. با متوسط گیری زمانی از توان ایجاد شده، توان گرمای 
تعیین می شود.   )8( معادله ی  پیرامون میکروحباب مطابق  ایجادشده  لزجتی 

visW نشان داده می شود ]32-30[. این توان با
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زمانی  متوسط گیری  نشان دهنده ی   t<> عمل گر  ،)8( معادله ی  در 
دومی  گرمای  ایجاد  مکانیسم  میکروحباب   ،)8( رابطه ی  علاوه بر  است. 
ارتعاشات  که  صورت  بدین  است.  آن  صوتی  تابش  از  ناشی  که  دارد  هم 
انتشار می شود. به  دیواره ی میکروحباب باعث تابش موج صوتی در محیط 
این موج صوتی، موج صوتی ثانویه می گویند. زیرا موج صوتی اولیه حاصل 
از تراگردان صوتی است. این موج صوتی ثانویه دارای انرژی بوده و پس از 
بر خلاف گرمای  به گرما می شود.  تبدیل  به وسیله ی محیط جذب و  تابش 
ناشی از لزجت که در حجم نسبتاً کمی از محیط اطراف حباب ایجاد می شود، 
گرمای ناشی از تابش صوتی حباب، به فاصله از مرکز میکروحباب و ضریب 
در  حباب  تابشی  کل صوت  از  کسری  بنابراین  دارد.  بستگی  محیط  جذب 
یا موج  با ضریب میرایی مستقل  برای محیط  نقاط مختلف جذب می شود. 
صوتی تک فرکانسی فشار در فاصله ی دل خواه از مرکز میکروحباب در معرض 
توان گرمایی  نحوه ی محاسبه ی   )9( معادله ی  قرار می گیرد.  نمایی  میرایی 
saeW نشان داده می شود را مشخص  ناشی از تابش صوتی میکروحباب که با
r فاصله ی شعاعی  fα میرایی فرکانس مستقل1 و می کند. در معادله ی زیر

از دیواره ی میکروحباب هستند ]30-32[.
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معادلات حاکم بر آسیب حرارتی- 4- 2
فرایندهای آسیب حرارتی در سلول ها و بافت ها معمولًا توسط مدل های 
جنبشی بر اساس یک روند درجه اول تعیین می شوند. در این پژوهش روند 
تعیین  رابطه ی )10(  آرنیوس مطابق  به وسیله ی مدل  بافت زیستی  تخریب 
می شود ]33[. مدل آرنیوس یک توصیف ریاضی بر اساس سینتیک مرتبه 
اول برای پیش بینی بقای سلول پس از قرار دادن سلول ها در یک دوره ی 
دمایی خاص است و معمولًا برای پیش بینی آسیب حرارتی پس از قرار گرفتن 

در معرض فرسایش حرارتی استفاده می شود ]34[.
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1  Frequency independent attenuation

nα شاخص تخریب یا همان نرخ تخریب بافت است.  در معادله ی فوق
اولیه به  این کمیت لگاریتم طبیعی مولکول های سالم در لحظه ی  در واقع 
fA عمل گر پیش نمایی فرکانسی، t است. مولکول های آسیب دیده در زمان

T دمای مطلق بافت هستند.  uR ثابت جهانی گاز و aE انرژی فعال سازی،

t به مقدار کل بافت  به منظور محاسبه ی کسر مقدار بافت آسیب دیده در زمان
dθ در این رابطه  نشان دهنده ی کسر  زیستی از معادله ی زیر استفاده می شود.

مقدار بافت آسیب دیده است.
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nα برابر 1 به معنای احتمال حدوداً 63 درصدی مرگ  برهمین اساس
جایی   4/6 برابر   nα دیگر به عبارت  است.  بافت مردگی  آستانه ی  و  سلولی 
dθ تقریباً برابر 0/99 بوده و به معنای احتمال 99 درصدی فرسایش  است که

حرارتی کامل است.

مدل فیزیکی- 5- 2
در سیستم درمانی هایفو امواج صوتی از طریق یک مبدل کروی ساطع 
می شوند. آب یا ژل به عنوان ناحیه ی اتصال2، ارتباط بین امواج و بافت را 
برقرار می کند ]7[. قسمت سر مبدل3 به گونه ای طراحی شده است که امواج 
پس از نفوذ به درون بافت، در ناحیه ی کانونی همگرا می شوند. در ناحیه ی 
کانونی، فشار صوتی به بیشینه مقدار خود می رسد. مطابق شکل 1 هندسه ی 
درنظر گرفته شده در مقاله ی حاضر، بافت زیستی به همراه مبدل صوتی است. 
بافت، استوانه ای شکل با شعاع 48/6 میلی متر درنظر گرفته شده است. بستر 
اتصال بافت و مبدل صوتی را آب تشکیل می دهد. علت این امر جلوگیری 
از افزایش دمای پوست بدن و نیز اندازه ی سرعت صوت در آب نسبت به 
هوا است. مبدل صوتی به صورت کروی با شعاع دهانه ی تابش 35 میلی متر، 
فاصله ی کانونی62/64 میلی متر و حفره ای به شعاع 20 میلی متر است ]13[. 
است.  میلی متر   13/91 برابر  بیولوژیکی  سیستم  تا  آب  ناحیه ی  فاصل  حد 
لوویست نیز در ناحیه ی کانونی تزریق شده است. مجموعه ی بافت به همراه 
متقارن  بعدی  از مدل دو  و  تنظیم شده اند  به شکل هم محور  مبدل صوتی 

استفاده شده است.

2  Coupling medium
3  Transducer head
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شرایط اولیه، مرزی و خواص مواد- 6- 2
تراگردان صوتی  به سطح  بافت،  توزیع میدان صوت در  در شبیه سازی 
یک دامنه ی نوسان عمودی موزون اعمال می شود. این نوسان منجر به تولید 
توان در تراگردان می گردد. این شرط مرزی به صورت معادله ی )12( خواهد 

بود ]35[.
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ρ چگالی محیط انتشار صوت،  n بردار عمود بر سطح، در این رابطه
دامنه ی   d0 و زاویه ای  ωفرکانس  موهمی1،  یکه ی  i صوت،  فشار  p

این  تبدیل  نحوه ی   )13( رابطه ی  است.  صوتی  منبع  تراگردان  سر  نوسان 
نوسان عمودی به توان ورودی تراگردان صوتی را مرتبط می سازد. بنابراین 
بر اساس دامنه ی نوسان اعمالی به تراگردان منبع صوتی، امکان کنترل و 

تنظیم توان و شدت ورودی وجود دارد ]25[.

1  Imaginary unit
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منبع  اعمالی  توان   tP تراگردان، اعمالی  فرکانس   f فوق رابطه ی  در 
از آن جایی که شبیه سازی حاضر  A مساحت سر تراگردان است.  صوتی و
دوبعدی متقارن است، شرط مرزی دیگری که در فیزیک هایفو به کار می رود، 
شرط مرزی محور تقارن است. این شرط باعث تساوی مشتقات میدان فشار 
در راستای شعاعی محور تقارن می گردد. این شرط از طریق معادله ی )14( 

بیان می شود ]36[.
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شرط مرزی مهم دیگری که در فیزیک موج صوتی وجود دارد، شرطی 
است که بر مرزهای جانبی محیط انتشار حاکم است. در واقع محیط انتشار از 
طریق این مرزهای جانبی، به محیط نامحدود متصل می شود. زیرا در شرایط 
ازدست دادن  با  و  می شود  دوردست  محیط  وارد  نهایتاً  صوتی  موج  واقعی، 
انرژی خود، دیگر تغییری را در آن ایجاد نمی کند. بنابراین در مرزهای جانبی 

 
 

 ی تزریق میکروحبابو ناحیه یوتمبدل ص زیستی،ی بافت : هندسه1شکل 
Fig. 1. Geometry of the biological tissue, the ultrasound transducer, and the area of the microbubbles 

injection  
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 1. هندسه ی بافت زیستی، مبدل صوتی و ناحیه ی تزریق میکروحباب

Fig. 1. Geometry of the biological tissue, the ultrasound transducer, and the area of the 
microbubbles injection 
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هندسه ی پژوهش حاضر شرایط مرزی به  گونه ای قرار داده می شود که امواج 
از آن ها به محیط  بازتابی  بافت به طور کامل جذب شده و هیچ  از  خروجی 
برنگردد. در واقع این مرزها ضریب انتقال یک و ضریب انعکاس صفر دارند. 
از این شرط مرزی با عنوان شرط مرزی لایه های کاملًا جاذب یا لایه های 
حاکم  مرزی  این شرط  بر   )15( معادله ی  یاد می شود.  تطبیق شونده1  کاملًا 

است ]37[.
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مقاومت   Z و صوتی  فشار   p بافت، چگالی   ρ فوق معادله ی  در 
ظاهری صوتی محیط است که حاصل ضرب سرعت صوت در چگالی محیط 
است. هم چنین در فیزیک انتقال حرارت از شرط مرزی دما ثابت در مرزهای 
خارجی بافت استفاده شده است. این دمای ثابت در واقع همان دمای بدن در 
حالت طبیعی است. همانند فیزیک هایفو، در این تحلیل نیز هم شرط تساوی 
مشتقات میدان دما در راستای شعاعی محور تقارن درنظر گرفته شده است. 

1  Perfectly Matched Layers (PML)

انتقال حرارت زیستی  روابط )16( و )17( به ترتیب شرایط مرزی حاکم بر 

bT در رابطه ی )16( معرف دمایی عمومی بدن است. شکل 2  بیان می کنند.

شرایط مرزی حاکم بر مساله را نشان می دهد.
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برای شرایط اولیه ی مساله فشار هایفو صفر و دمای اولیه ی بافت زیستی 

 )19( و   )18( روابط  شده است.  گرفته  نظر  در  بدن  عمومی  دمای  با  برابر 

دینامیک  تحلیل  در  است.  گفته شده  اولیه  شرایط  نشان دهنده ی  به ترتیب 

0R خواهد  R0 و سرعت اولیه ی دیواره ی آن میکروحباب، شعاع اولیه ی آن

β نقطه ای در فاصله ی  بود که در ادامه به آن ها اشاره می شود. در شکل 2،

1/5 میلی متری در راستای شعاعی نقطه ی کانونی است که برای داده برداری 

در ادامه مورد استفاده قرار خواهدگرفت.

 
 

 : شرایط مرزی حاکم بر مساله2شکل 
Fig. 2. Problem boundary conditions  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 2. شرایط مرزی حاکم بر مساله

Fig. 2. Problem boundary conditions 
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خصوصیات فیزیکی و مقادیر نسبت داده شده به کمیت های مختلف دخیل 
در شبیه سازی فیزیک هایفو، انتقال حرارت زیستی و دینامیک میکروحباب به 
قرار جدول 1 هستند. در این جدول در ستون توضیحات، شاخص های به کار 

گرفته شده تبیین شده اند.

روش حل عددی و تولید شبکه ی محاسباتی- 3
شبیه سازی حاضر مبتنی بر حل معادلات حاکم در چهار حوزه ی امواج 
صوتی، دینامیک میکروحباب ، میدان دما و وابستگی نرخ واکنش شیمیایی 
از امواج  به دما جهت آسیب حرارتی است. به منظور محاسبه ی فشار ناشی 
پایا در حوزه فرکانس که میدان  از تحلیل  مافوق  صوت متمرکز شدت بالا، 
فشار به دست آمده مستقل از زمان می باشد، استفاده شده است. از آن جایی 
که از معادلات خطی هلمهولتز در این مطالعه استفاده شده است، می توان در 

جدول 1. مقادیر پارامترهای به کار رفته در شبیه سازی فیزیک هایفو، دینامیک میکروحباب ، انتقال حرارت زیستی و فرسایش حرارتی

Table 1. The values of parameters used in the simulation of HIFU, microbubble dynamics, bioheat, and 
thermal ablation physics

 حرارتیفرسایش و  زیستی انتقال حرارت ، کروحبابیمدینامیک  سازی فیزیک هایفو،شبیهکار رفته در : مقادیر پارامترهای به1جدول 
Table 1. The values of parameters used in the simulation of HIFU, microbubble dynamics, bioheat, and 

thermal ablation physics 
 

 مرجع توضیحات واحد مقدار کمیت

t 4411 3kg m [83] چگالی بافت زیستی 

b 4404 3kg m [83] چگالی خون 

w 4444 3kg m [2] چگالی آب 

tc 4131 1m s  [14] سرعت صوت در بافت زیستی 

wc 4134 1m s  [2] سرعت صوت در آب 

t 51/4   1dB cm MHz   [14] ضریب میرایی صوتی بافت زیستی 

w 4422/4   1dB cm MHz   [14] ضریب میرایی صوتی آب 

tk 142/4   1W m K   [12] یستیبافت ز یحرارت تیهدا بیضر 

tC 8083   1J kg K   [18] ی بافت زیستیظرفیت گرمایی ویژه 

bC 8554   1J kg K   [83] ی خونظرفیت گرمایی ویژه 

b 4401/4 3 1ml m s   [12] یاری بافتنرخ خون 

bT 0/80 C [11] دمای عمومی بدن 

metQ 144 3W m [11] ساز بدنومنبع گرمایی ناشی از سوخت 

aE 213/4 1MJ mol [10] سازی بافت زیستیانرژی فعال 

fA 44×483/4 83 1s [10] یبرای بافت زیست فرکانسینمایی گر پیشعمل 

uR 841/3   1J mol K   [10] ثابت جهانی گازها 

0R 4 1m s [2] کروحبابیمی ی دیوارهسرعت اولیه 

vp 2884 Pa  [25] کروحبابیمفشار بخار درون 

0p 444821 Pa [2] فشار هیدروستاتیکی 
 15814 1μN m  [15] خون و هواضریب کشش سطحی 
 41/4 Pa s [82] لزجت دینامیکی بافت زیستی 
 1/4 - [2] نسبت ظرفیت گرمایی ویژه 
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این مطالعه فرض نمود که فرکانس پاسخ به صورت نوسانی و هم فرکانس با 
فرکانس تحریک باشد. در ادامه برای بررسی دینامیک میکروحباب نیز، یک 
کد عددی برای حل معادلات حاکم بر تغییر شعاع میکروحباب و استخراج 
منابع گرمایی مرتبط با آن در نرم افزار ویژوآل استودیو نسخه ی 2017 با زبان 
برنامه نویسی فرترن ارائه شده است. معادله ی دیفرانسیل معمولی مرتبه ی دوم 
کلر-مکسس از طریق روش عددی رانگ-کوتا کش-کارپ در این کد حل 

شده است.
در نهایت برای محاسبه ی افزایش دمای حاصل از تابش هایفو و نوسانات 
میکروحباب در محیط بافت زیستی و فرسایش حرارتی ایجادشده، از نرم افزار 
تجاری کامسول نسخه ی5/6 با گام زمانی 0/02 ثانیه، استفاده شده است. از 
طریق جفت کردن نتایج دو نرم افزار با یک دیگر داده های هر مرحله با هم 
مرتبط می گردند. شبیه سازی حاضر به کمک یک سیستم پردازش گر ای.ام.

دی رایزن1 با مشخصات 16 پردازشگر، 3700 مگاهرتز سرعت پردازش و 16 
گیگابایت حافظه ی موقت انجام شد.

برای حل دقیق معادلات حاکم بر انتشار هایفو در بافت زیستی، باید ابعاد 
شبکه ی2 محاسباتی به قدری کوچک باشند که نفوذ و حرکت موج به خوبی 
برآورد گردد. برای همین منظور باید یک طول موج صوتی در چند شبکه از 
فضای محاسباتی تقسیم شود. برای حل دقیق مساله در ناحیه ی کانونی که 

1  AMD Ryzen
2  Grid

هم میکروحباب تزریق می گردد و هم تغییرات فشار صوتی شدید است، از 
یک شبکه بندی کوچک تر نسبت به سایر بخش های محیط استفاده شده است. 
از همین روی شبکه بندی هندسه به وسیله ی معیار طول موج مورد بررسی 
از  استقلال  برای  بررسی  مورد  متغیر  به عنوان  هایفو  فشار  گرفته است.  قرار 
هستند.  دو  مرتبه ی  مثلثی  استفاده  مورد  عناصر3  شده است.  انتخاب  شبکه 
به کمک معادله ی )20( طول موج را حساب کرده و با تقسیم آن بر عددی 
n شبکه وجود خواهدداشت. در شبیه سازی حاضر  ، در هر طول موج n مانند
از معیار طول موج صوتی در بافت زیستی و برای  برای ناحیه ی نیم بیضی 

سایر نواحی از معیار طول موج صوتی در آب استفاده شده است ]36[.
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کاری  فرکانس  شرایط  در  مساله  شبکه بندی  معیار،  این  از  استفاده  با 
 λ
40

و   λ
30

، λ
20

، λ
15

، λ
10

اندازه یِ به  مختلف  شبکه ی   5 با  مگاهرتز   1

سایر  برای   λ
6

و  λ
5

، λ
4

، λ
3

، λ
2

اندازه ی و  کانونی  ناحیه ی  درون  برای 

 z نواحی بافت انجام شده و فشار صوتی بر روی محور تقارن در راستای
به عنوان متغیر اصلی در نظر گرفته شده است. شکل 3 تغییرات فشار بر روی 
محور تقارن را برای این 5 شبکه بندی مختلف نشان می دهد. برای بررسی 

3  Elements
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 شبکه

Fig. 3. Acoustic pressure variations on the axial direction with 5 different grid sizes and Magnification of the 
focal domain for the study of grid independence 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 3. تغییرات فشار صوتی بر روی محور تقارن با 5 اندازه ی شبکه ی مختلف به همراه بزرگ نمایی حوزه ی کانونی برای مطالعه 
استقلال از شبکه

Fig. 3. Acoustic pressure variations on the axial direction with 5 different grid sizes and Magnification 
of the focal domain for the study of grid independence
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دقیق تر موضوع، بزرگ نمایی تغییرات فشار در محدوده ی کانونی به نمایش 
شبکه بندی با  مساله  حل  که  می دهد  نشان  شبیه سازی  نتایج  درآمده است. 

مجموع  با  بافت  نوحی  سایر  برای   λ
5

و کانونی  ناحیه ی  درون  برای   λ
30

کانونی  ناحیه ی  در  المان  کوچکترین  اندازه  ی  آن  در  که  شبکه   142593
برابر 0/112 میلی متر  بافت  المان در  بزرگترین  اندازه ی  و  0/011 میلی متر 
است، بهینه ترین شرایط ممکن را داراست. زیرا نتایج این حالت در مقایسه با 
حالت پنجم که شبکه ی ریزتری دارد، با کمتر از 0/05 اختلاف، مشابه بوده 
و نیازی به شبکه بندی با 204532 المان نخواهد بود. نکته ی قابل ذکر دیگر 
آن ها حاکم  بر  فیزیک هایفو شرط مرزی دوردست  در  نواحی ای که  آن که 
به  با شبکه ی درشت تری  اساسی فشار،  تغییرات  به دلیل عدم وجود  است، 
صورت غیریکنواخت با ضریب رشد 1/1 گسسته شده اند. شکل 4الف نمایی 
از اندازه ی المان های به کار برده شده در شبکه بندی هندسه ی حاضر پس از 
برای حل  را  آن  نحوه ی گسسته سازی  نیز  و شکل 4ب  از شبکه  استقلال 
مساله نشان می دهد. در این شکل بزرگ نمایی محدوده ی تراگردان صوتی، 
درون بافت زیستی، ناحیه ی کاملًا تطبیق شونده و قسمت تزریق میکروحباب 

که با شبکه ی بسیار ریزتری صورت گرفته است، مشخص شده اند.

نتایج-4 
اعتبارسنجی میدان هایفو- 1- 4

فیزیک هایفو، روش عددی  به  روابط مربوط  برای درستی حل عددی 
حاضر به کمک نرم افزار کامسول با نتایج تحلیلی حل معادله ی انتشار خطی 
مقایسه   ]1[ همکاران  و  دیاز  عددی  پژوهش  نیز  و   ]48[ انُیل  توسط  موج 
شده است. مدل انُیل محدود به نواحی نزدیک به مبدل بوده که از انتگرال 
دوگانه استفاده شده است. در شبیه سازی عددی دیاز و همکاران ]1[ اندازه ی 
بستر آب  ارتفاع  میلی متر،  راستای شعاعی 40  بافت زیستی در  و  بستر آب 
و بافت زیستی به ترتیب 40 و 70 میلی متر، شعاع دهانه ی تابش تراگردان 
صوتی 32 میلی متر، فاصله ی کانونی آن 62/6 میلی متر و فاقد حفره درون 
ورودی  فشار  و  مگاهرتز  تراگردان کروی 1/06  اعمالی  فرکانس  است.  آن 
مطلق  فشار  توزیع  مقایسه ی  5الف  است. شکل  مگاپاسکال   0/5 تراگردان 
صوتی بی بعد شده دیاز و همکاران ]1[ و حل تحلیلی معادله ی انتشار خطی 
موج انُیل با حل عددی حاضر است که بیان گر تطبیق مطلوب نتایج است. 
اختلاف فاز موجود در نتایج به دلیل تفاوت در روش حل عددی است. چرا 
که مقاله ی مرجع ]1[ از روش تفاضل محدود و مطالعه ی حاضر بر مبنای 
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Fig. 4. Meshing of the present study with a total of 142593 elements (a) Mesh size, (b) Computational grid 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل  . شبکه بندی مساله ی پژوهش حاضر با مجموع 2593 1 شبکه )الف( ابعاد شبکه )ب( شبکه  ی محاسباتی

Fig. 4. Meshing of the present study with a total of 142593 elements (a) Mesh size, (b) Computational grid
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z راستای طولی و روش اجزا محدود حل را انجام داده اند. در شکل 5الف،
A همان مقدار 62/6 میلی متر است.

عددی  حل  روش  هایفو،  از  ناشی  گرمای  تعیین  صحت  بررسی  برای 
شده است.  مقایسه   ]13[ همکاران  و  هوآنگ  پژوهش  با  حاضر  مطالعه ی 
شرایط  و  بوده  حاضر  مطالعه ی  هندسه ی  مشابه  مرجع  پژوهش  هندسه ی 
حاکم بر تراگردان صوتی به گونه ای است که فشار هایفو در نقطه ی کانونی 
برابر 1/11 مگاپاسکال و فرکانس کاری آن 1 مگاهرتز است. در این مطالعه 
هایفو  با  تماس  در  بافت  و  روشن  ثانیه   1 مدت  به  صوتی  مولد  دستگاه 
بوده است. سپس دستگاه خاموش شده و ارتباط موج صوتی با بافت زیستی 
قطع می گردد. در واقع گرمایش بافت طی 1 ثانیه و خنک کاری آن برای 4 
ثانیه مورد بررسی قرار گرفته است. شکل 5ب نحوه ی تغییرات افزایش دما 
در پژوهش حاضر و هوآنگ و همکاران ]13[ را نشان می دهد که از تطابقی 

کامل با بیشینه ی خطای کمتر از 0/1 درصدی حکایت دارد .

اعتبارسنجی کد عددی محاسبه ی گرمای ناشی از نوسان میکروحباب- 2- 4
دیواره ی  ارتعاش  از  ناشی  گرمای  محاسبه ی  صحت  بررسی  جهت 
صوتی  تابش  از  ناشی  گرمای  تعیین  نیز  و  لزج  محیط  در  میکروحباب 

میکروحباب یا همان صوت ثانویه، معادله ی )4( به صورت عددی و به کمک 
روش کش-کارپ رانگ-کوتا حل می گردد. سپس از طریق معادلات )13( 
و )14( میزان توان گرمایی مرتبط با نوسان میکروحباب استخراج می گردد. 
مطابق مقاله ی مرجع ]32[ میزان گرمای ناشی از نوسان میکروحباب در بافت 
و گرمای تابش صوتی آن در دامنه ی فشار صوتی بیشینه ی 2/8 مگاپاسکال 
ناپایداری  نوشته شده،  عددی  کد  اعتبارسنجی  برای  آمده است.  به دست 
اولیه ی مختلف از 0/1 تا 50 میکرومتر و لزجت   میکروحباب در شعاع های 
پژوهش  نتایج  مقایسه ی   6 شکل   شده است.  بررسی  ثانیه  در  پاسکال   0/1
حاضر با پژوهش مرجع ]32[ را نشان می دهد. نتایج به طور محسوسی نشان 
می دهد که چشمه ی گرمایی ناشی از تابش صوتی میکروحباب ، صرف نظر 
از لزجت محیط، به شعاع اولیه ی میکروحباب بستگی دارد و با افزایش آن، 

بیشتر می شود.

میدان صوتی- 3- 4
هایفو،  به وسیله ی  تولیدشده  صوتی  میدان  توزیع  محاسبه ی  به منظور 
حاضر  پژوهش  در  می گردد.  عددی حل  به صورت   )8( هلمهولتز  معادله ی 
سه فرکانس کاری رایج کلینیکی 1، 2 و 3 مگاهرتز در توان های مختلف 

  
 ب الف

و  [44] لیانتگرال اُن تحلیلی جینتادر پژوهش حاضر با  یفشار مطلق صوت راتییتغ یسهیمقااعتبارسنجی میدان هایفو )الف(  :5شکل 
نگ و آبا هو در مقایسه از زمان یبه عنوان تابع یکانون یدما در نقطه شیافزا یبرا یمدل محاسبات )ب( .[1]و همکاران  ازید یعدد سازیشبیه

 .[13] همکاران
Fig. 5. Validation of HIFU field (a) The comparison of the normalized pressure profiles of the present study 

by O'Neil's [48] exact solution and Diaz et al. [1] numerical simulation. (b) Computational model for 
temperature rise at the focal point as a function of time compared to the results of Huang et al. [13]. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 5. اعتبارسنجی میدان هایفو )الف( مقایسه ی تغییرات فشار مطلق صوتی در پژوهش حاضر با نتایج تحلیلی انتگرال انُیل ]8 [ و شبیه سازی عددی 
دیاز و همکاران ]1[. )ب( مدل محاسباتی برای افزایش دما در نقطه ی کانونی به عنوان تابعی از زمان در مقایسه با هوآنگ و همکاران ]13[.

Fig. 5. Validation of HIFU field (a) The comparison of the normalized pressure profiles of the present study by 
O'Neil's [48] exact solution and Diaz et al. [1] numerical simulation. (b) Computational model for temperature rise 

at the focal point as a function of time compared to the results of Huang et al. [13].
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کاری 1، 5 و 10 وات مورد بررسی قرار گرفته است ]35 و 36[. شکل 7الف 
و ب به ترتیب میدان فشار هایفو و شدت صوتی را درون دامنه ی حل برای 
فرکانس اعمالی 1 مگاهرتز و توان 5 وات نشان می دهد. همان طور که انتظار 
می رفت امواج هایفو در ناحیه ی هدف متمرکز شده و بیشینه ی فشار صوتی 
در ناحیه  ی کانونی رخ داده است. مطابق با نتایج به دست آمده در شکل 9الف 
در  را  مگاپاسکال  فشار 1/89  بیشینه  مذکور،  کاری  تراگردان تحت شرایط 
بافت  در  توزیع شده  صوتی  شدت  همچنین  می کند.  ایجاد  کانونی  ناحیه ی 
سایر  به  و  است  کانونی  ناحیه ی  در  صوتی  انرژی  تجمع  که  می دد  نشان 
نقطه ی  در  صوتی  شدت  بیشینه  نمی شود.  اعمال  بافت  سالم  قسمت های 
کانونی برابر 1 مگاوات بر متر مربع است که در شکل 9ب مشخص شده است.

در ادامه جهت بررسی اثر شرایط کاری مختلف تراگردان بر بیشینه فشار 
مطابق  توان ها  و  فرکانس ها  سایر  در  آن  به  مربوط  نتایج  صوتی،  شدت  و 
با  ثابت،  فرکانس  در یک  نشان می دهد که  نتایج  لیست شده اند.   2 جدول 
به عنوان  می یابد.  افزایش  نیز  هایفو  شدت  و  فشار  بیشینه ی  توان،  افزایش 
توان  که  زمانی  مگاهرتز   3 ثابت  فرکانس  در  هایفو  بیشینه ی شدت  نمونه 
توان 5 وات  با  تراگردان  برابر حالتی است که  تراگردان 10 وات است، دو 

کار می کند. هم چنین این شدت صوتی 10/03 برابر بیشینه شدت تولیدشده 
براساس  است.  مذکور  فرکانس  همان  در  وات   1 توان  با  تراگردان  توسط 
داده های جدول 2 در توان ثابت تراگردان صوتی، با افزایش فرکانس نیز فشار 
و شدت هایفو افزایش می یابد. علت این امر کاهش فاصله ی دو قله ی متوالی 
موج است که با افزایش فرکانس کاهش می یابد. به طور مثال بیشینه ی فشار 
 3 فرکانس  با  تراگردان  توسط  وات   10 ثابت  توان  در  شده  ایجاد  هایفوی 
فرکانس 2 مگاهرتزی است.  با  تراگردان  از  بیشتر  مگاهرتز، 51/12 درصد 
هم چنین این فشار 2/98 برابر فشار ایجادشده به وسیله ی تراگردان با فرکانس 

1 مگاهرتز در همان توان مشابه می باشد.

میدان دما- 4- 4
پدیده ی  گرفتن  نظر  در  با  دما،  میدان  محاسبه ی  بخش جهت  این  در 
معادله ی  هایفو  تابش  و  میکروحباب  تزریق  بافت،  سوخت وساز  خون یاری، 
انتقال حرارت زیستی پنس مطابق رابطه ی )11( حل می گردد. مقدار حرارت 
جذب شده ناشی از انتشار هایفو طبق معادله ی )12( محاسبه  و به عنوان پارامتر 
چشمه در معادله ی )11( قرار می گیرد. برای محاسبه ی توان گرمایی ناشی 

 

 
 

مگاپاسکال  4/2مگاهرتز و فشار کانونی  1با فرکانس در معرض میدان صوتی  کروحبابیمی گرمایی ناشی از نوسان چشمه یسهیمقا :6شکل 
 .[32]مرجع نتایجبافت با  لزجتو  کروحبابیمی شعاع اولیهاز  یتابعبه عنوان 

Fig. 6. Comparison of the simulated heat source by a single microbubble when exposed to 1 MHz HIFU at 2.8 
MPa focal pressure amplitude as a function of microbubble initial radius and tissue viscosity with the results 

of ref. [32]. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 6. مقایسه ی چشمه ی گرمایی ناشی از نوسان میکروحباب در معرض میدان صوتی با فرکانس 1 مگاهرتز و فشار کانونی 2/8 مگاپاسکال به 
عنوان تابعی از شعاع اولیه ی میکروحباب و لزجت بافت با نتایج مرجع]32[.

Fig. 6. Comparison of the simulated heat source by a single microbubble when exposed to 1 MHz HIFU at 2.8 MPa 
focal pressure amplitude as a function of microbubble initial radius and tissue viscosity with the results of ref. [32].
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از تزریق میکروحباب، ابتدا رابطه ی )9( حل و پس از تعیین مقادیر مربوط به 
شعاع، سرعت و شتاب دیواره ی میکروحباب، از طریق معادلات )13( و )14( 
گرمای ناشی از لزجت و تابش صوتی میکروحباب به دست آمده و به عنوان 
ترم چشمه ی حرارتی در معادله ی انتقال حرارت زیستی پنس اضافه می گردد. 
در این مطالعه از دو شعاع اولیه ی متفاوت 2 و 50 میکرومتر استفاده شده است 

تا تأثیر اندازه ی اولیه ی میکروحباب بر گرمای استخراج شده بررسی گردد.
براساس عمل کرد کلینیکی،  بافت  انتقال حرارت در  به منظور مطالعه ی 
امواج هایفو به مدت 20 ثانیه ]49[ بر بافت تابیده می شود و بعد از آن قطع 
می گردد. معادلات حاکم بر انتقال حرارت زیستی برای مدت زمان 50 ثانیه 

 
 

در بافت  فویفشار ها عیتوز است. )الف(وات تنظیم شده 5مگاهرتز و  1در حالتی که تراگردان در شرایط کاری  یصوت دانیم عیتوز :7شکل 
 .یستیدر بافت ز هایفوشدت  عیتوز )ب( یستیز

Fig. 7. Acoustic field distribution in the case where the transducer is set at 1 MHz and 5 W operating 
conditions. (a) HIFU pressure distribution in biological tissue (b) HIFU intensity distribution in biological 

tissue. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

شکل 7. توزیع میدان صوتی در حالتی که تراگردان در شرایط کاری 1 مگاهرتز و 5 وات تنظیم شده است. )الف( توزیع فشار هایفو در بافت زیستی 
)ب( توزیع شدت هایفو در بافت زیستی.

Fig. 7. Acoustic field distribution in the case where the transducer is set at 1 MHz and 5 W operating conditions. (a) 
HIFU pressure distribution in biological tissue (b) HIFU intensity distribution in biological tissue.

]50[ حل می گردند تا همه ی جوانب دمایی در بافت مشخص گردد. شکل 8 
افزایش دمای بافت زیستی را در حالت های مختلف بدون میکروحباب و در 
حضور میکروحباب با شعاع های اولیه ی متفاوت نشان می دهد. جهت بررسی 
افزایش دمای ایجادشده ناشی از تابش هایفو و نوسان میکروحباب، نتایج دو 
β که 1/5 میلی متر در راستای شعاعی با نقطه ی  نقطه ی کانونی و نقطه ی

کانونی فاصله دارد، در شرایط کاری مختلف گزارش شده اند.
است.  مگاهرتز   3 و  وات   1 کاری  به شرایط  مربوط  و ب  8الف  شکل 
مطابق جدول 2 تحت چنین شرایطی، بیشینه فشار صوتی در نقطه ی کانونی 
به 2/54 مگاپاسکال می رسد. تحت چنین دامنه ی فشاری، میکروحباب شروع 

جدول 2. بیشینه ی فشار و شدت هایفو در فرکانس و توان کاری مختلف

Table 2. The maximum pressure and intensity of HIFU in different working frequency and power

 مختلف یو توان کار فرکانسدر  فویها و شدت فشار ینهیشیب: 2جدول
Table 2. The maximum pressure and intensity of HIFU in different working frequency and power 

 
توان  مگاهرتز 4فرکانس  مگاهرتز 2فرکانس  مگاهرتز 8فرکانس 

 )وات(  MW mI  2   MPamaxp   MW mI  2   MPamaxp   MW mI  2   MPamaxp 
53/4 11/2 53/4 03/4 24/4 31/4 4 
38/3 03/1 35/8 50/8 44/4 34/4 1 
30/45 41/3 31/5 82/1 44/2 03/2 44 
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و سمت چپ  ی کانونینقطهسمت راست کاری. ثانیه فرایند خنک 32ثانیه تابش و  22برای نسبت به زمان  یستیبافت ز یدما شیافزا :4شکل 
 .مگاهرتز 1وات و  12 مگاهرتز و )ه( و )و( 2وات و  5 و )د( (جمگاهرتز، ) 3وات و  1 )الف( و )ب( در شرایط کاری ینقطه

Fig. 8. Temperature increase of biological tissue with respect to time for  seconds of irradiation and  
seconds of the cooling process. The right side is the focal point, and the left side is the   point in working 

conditions (a) and (b) 1 W and 3 MHz, (c) and (d) 5 W and 2 MHz and (e) and (f) 10 W and 1 MHz. 

 

 

شکل 8. افزایش دمای بافت زیستی نسبت به زمان برای 20 ثانیه تابش و 30 ثانیه فرایند خنک کاری. سمت راست نقطه ی کانونی و سمت چپ نقطه ی 
β در شرایط کاری )الف( و )ب( 1 وات و 3 مگاهرتز، )ج( و )د( 5 وات و 2 مگاهرتز و )ه( و )و( 10 وات و 1 مگاهرتز.

Fig. 8. Temperature increase of biological tissue with respect to time for 20 seconds of irradiation and 30 seconds of 

the cooling process. The right side is the focal point, and the left side is the β  point in working conditions (a) and 
(b) 1 W and 3 MHz, (c) and (d) 5 W and 2 MHz and (e) and (f) 10 W and 1 MHz.
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به نوسان کرده و از طریق دو سازوکار انتقال حرارت ناشی از لزجت و تابش 
صوتی میکروحباب باعث افزایش دمای بافت می گردد. برای میکروحباب با 
شعاع اولیه ی 2 میکرومتر اندازه ی توان گرمایی ناشی از لزجت برابر 2/36 
میلی وات و توان گرمایی ناشی از تابش صوتی برابر 0/10 میلی وات است. در 
حالی که تحت شرایط کاری مشابه، برای میکروحبابی با شعاع اولیه ی 50 
میکرومتر، توان گرمایی ناشی از لزجت و تابش صوتی میکروحباب به ترتیب 
برابر 0/80 میلی وات و 110 میلی وات است. همان طور که در شکل 8الف 
مشخص است، دمای بافت زیستی در نقطه ی کانونی با تزریق میکروحبابی با 
شعاع اولیه ی 2 میکرومتر به 13/06 درجه ی سانتی گراد می رسد. این در حالی 
است که نتایج شبیه سازی نشان می دهد که در صورت تزریق میکروحباب با 
شعاع اولیه ی 50 میکرومتر، دمای این نقطه 8/28 درجه ی سانتی گراد خواهد 
دما  این  نشده است،  تزریق  میکروحبابی  که  شرایطی  برای  همچنین  بود. 
برابر 5/42 درجه ی سانتی گراد است. با توجه به ماهیت و ابعاد میکروحباب، 
به منظور بررسی تأثیر فعالیت میکروحباب در سایر نواحی بافت، مطابق شکل 
β نیز مورد بررسی قرار گرفته است. یافته ها نشان می دهد  8ب دمای نقطه ی
که اگرچه دمای نقطه ی کانونی در حالت تزریق میکروحباب با شعاع اولیه ی 
بزرگتر  اندازه ی  و   )14( معادله ی  به  توجه  با  اما  است،  بیشتر  میکرومتر   2
دمای  آن،  فاصله ای  ماهیت  و  میکروحباب  صوتی  تابش  از  ناشی  گرمای 
β با حضور میکروحباب به شعاع اولیه ی 50 میکرومتر، 0/12 بیشتر  نقطه ی

از حالت 2 میکرومتر و 0/17 بیشتر از حالت بدون میکروحباب است.
با تغییر شرایط کاری تراگردان صوتی به 5 وات و 2 مگاهرتز، بیشینه 
فشار حاصل شده 3/76 مگاپاسکال خواهدبود. این فشار صوتی باعث ایجاد 
توان گرمایی لزجتی و تابشی به ترتیب 15/2 میلی وات و 2/85 میلی وات برای 
میکروحبابی با شعاع اولیه ی 2 میکرومتر می شود. میکروحبابی با شعاع اولیه ی 
50 میکرومتر نیز توان گرمایی لزجتی و تابشی به ترتیب 2/96 میلی وات و 
170 میلی وات تولید می کند. طبق شکل 8ج دمای نقطه ی کانونی در حالت 
با  نمونه ای  از  بیشتر  برابر  میکرومتر 2/16  اولیه ی 2  با شعاع  تزریق حباب 
تزریق میکروحباب با شعاع اولیه ی 50 میکرومتر و 3/08 برابر بیشتر از حالت 
برای  را   β نقطه ی دمای  افزایش  نیز  8د  شکل  است.  میکروحباب  بدون 
شرایط کاری مذکور نشان می دهد. همان طور که مشخص است با افزایش 
فاصله از نقطه ی تزریق میکروحباب، توزیع دمای هر سه حالت با اختلاف 
دمای کمتر از 0/3 درجه ی سانتی گراد مشابه یک دیگرند. قابل ذکر است که 
بر اساس انتقال حرارت هدایتی، افزایش دمای ناشی از نوسان میکروحباب با 
β بیشتر از حالتی  شعاع اولیه ی 2 میکرومتر باعث می شود تا دمای نقطه ی

باشد که میکروحباب با شعاع اولیه ی 50 میکرومتر تزریق می گردد.
شکل 8ه نشان می دهد که با اعمال توان 10 وات و فرکانس 1 مگاهرتز، 
اختلاف بیشینه دمای نقطه ی کانونی زمانی که میکروحباب با شعاع اولیه ی 
2 میکرومتر تزریق می شود، 54/63 درجه ی سانتی گراد بیشتر از حالتی است 
که میکروحباب با شعاع اولیه ی 50 میکرومتر تزریق می شود. علت این امر 
صوتی  تابش  از  ناشی  گرمای  برخلاف  لزجت  از  ناشی  گرمای  که  آنست 
ماهیت نقطه ای دارد. در این حالت گرمای ناشی از لزجت برای میکروحباب 
2 میکرومتری 2/41 برابر میکروحباب 50 میکرومتری است. دمای نقطه ی 
کانونی بدون در نظر گرفتن فعالیت میکروحباب، 29/94 درجه ی سانتی گراد 
است که 3/33 برابر کمتر از شرایط تزریق میکروحباب با شعاع 2 میکرومتر 
هر  در  که  می کند  بیان  را   β نقطه ی دمای  افزایش  نیز  8و  شکل  است. 
از  که  مهمی  بسیار  نتیجه ی  هستند.  به یک دیگر  نزدیک  مقادیر  حالت  سه 
که  اینست  کرد  استنباط  می توان  شبیه سازی های صورت گرفته  مجموعه ی 
تزریق میکروحباب به طور محسوسی دمای ناحیه ی تزریق را افزایش می دهد. 
اما بخشی از بافت که از محل تزریق فاصله دارند، دمای آن متأثر از نوسان 

میکروحباب نبوده و تنها ناشی از تابش هایفو افزایش دما دارد.

فرسایش حرارتی- 5- 4
هدف مطالعه ی حاضر افزایش حجم فرسایش حرارتی بافت به وسیله ی 
تحلیل  به منظور  راستا  همین  در  است.  میکروحباب  با  هایفو  امواج  تعامل 
t* شروع زمانی است  abV تعریف می گردند. t* و بافت مردگی، کمیت های
که بافت برای اولین لحظه بخشی از آن به طور کامل دچار واکنش شیمیایی 
dθ یا همان کسر بافت آسیب دیده  برگشت ناپذیر می شود. معیار این استدلال،
ناحیه ای از بافت برابر 1 باشد، به این معنی است که  dθ است. زمانی که 
نیز شاخص   abV بافت مردگی شده است. به طور کامل و 100% دچار  بافت 
حجم بافت آسیب دیده است. هم چنین حجم بافت آسیب دیده در زمان نهایی 
روشنی  به  حرارت  انتقال  مختلف  سازوکارهای  تأثیر  تا  شده است  استخراج 
آشکار گردد. به همین منظور زمان تابش هایفو بر بافت زیستی 20 ثانیه ]7[ 
و 30 ثانیه ی بعدی به جهت کنترل بافت بیمار مورد ارزیابی قرار گرفته است 

تا مجموعاً مدت زمان شبیه سازی 50 ثانیه باشد.
شکل 9 نتایج حاصل از حل معادلات )15( و )16( را برای حالت بدون 
میکروحباب در شرایط کاری فرکانس 2 مگاهرتز و 10 وات در زمان های 
مختلف نشان می دهد. متغیر مورد نظر در کانتور شکل 11 کسر مقدار بافت 
بیان  9الف  اساس شکل  این  بر  است.  بعد  بی  کمیتی  که  است  آسیب دیده 
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می دارد که 1 ثانیه پس از تابش هایفو هیچ حجمی از بافت دچار فرسایش 
حرارتی نشده است. شکل 9ب نیز 5 ثانیه بعد از تابش هایفو را نشان می دهد 
بخشی  تابش  زمان  افزایش  با  اما  است.  صفر  برابر  بافت مردگی  میزان  که 
9ج  شکل   در  که  همان طور  می گردد.  برگشت ناپذیر  واکنش  دچار  بافت  از 
به  ایجادشده  بافت مردگی  تابش هایفو، حجم  ثانیه  با 20  مشاهده می شود، 
6/74 میلی متر مکعب می رسد. در این زمان تابش هایفو بر بافت قطع شده 
و انتقال حرارت تا زمان 50 ثانیه مورد ارزیابی قرار می گیرد. نتیجه موید این 
مطلب است که اگرچه بعد از 20 ثانیه تابش هایفو قطع می گردد، اما با گذر 
زمان از 20 به 50 ثانیه، بر اساس سازوکارهای انتقال حرارتی هدایت، حجم 
ناحیه ی سوختگی بیشتر شده و به 7/94 میلی متر مکعب می رسد که در شکل 

9د مشخص شده است.

به منظور مطالعه ی تأثیر توان و فرکانس اعمالی تراگردان صوتی و نیز 
نوسان میکروحباب بر فرسایش حرارتی بافت، مجموعه ای از شبیه سازی ها 
صورت گرفته است که نتایج آن برای سه حالت مختلف بدون میکروحباب، 
تزریق میکروحباب با شعاع اولیه ی 2 و 50 میکرومتر مطابق جداول 3 الی 5 
فهرست شده اند. در این جدول میزان حجم ناحیه ی بافت مردگی در زمان 50 

ثانیه گزارش شده است. به نحوی که 20 ثانیه مربوط به تابش هایفو و 30 
ثانیه فرایند خنک سازی بافت است. نتایج جدول 3 که مربوط به حالت بدون 
تزریق میکروحباب است، بیان می دارد که در فرکانس های 1 و 2 مگاهرتزی، 
تحت توان های 1 و 5 وات، در مدت زمان تابش 20 ثانیه، امکان بافت مردگی 
کامل وجود ندارد. این در حالیست که در شرایط اعمالی 3 مگاهرتز و توان 5 
وات آسیب حرارتی در حجم بسیار کوچکی به وقوع می پیوندد. همان طور که 
مشخص است افزایش توان کاری به 10 وات باعث افزایش حجم ناحیه ی 
این حجم در فرکانس های 1، 2 و 3  فرسایش یافته می شود. به گونه ای که 
مگاهرتز به ترتیب برابر 2/35، 7/94 و 9/83 میلی متر مکعب است. یکی دیگر 
از نتایج این جدول اینست که زمان شروع آسیب حرارتی کامل ناحیه ی تومور 
در شرایط کاری 3 مگاهرتز و توان 10 وات 44/57 درصد زودتر از شرایط 

کاری 2 مگاهرتز و 10 وات اتفاق می افتد.
میکروحباب  تزریق  حضور  در  حرارتی  فرسایش  به  مربوط   4 جدول 
برخلاف  نشان می دهد که  این جدول  است.  2 میکرومتر  اولیه ی  با شعاع 
تزریق شده  ناحیه ی  در  بافت مردگی  وقوع  امکان  میکروحباب،  بدون  حالت 
1 و 2 مگاهرتز  نوسان میکروحباب در شرایط کاری  اثرات گرمایی  تحت 
در توان 5 وات نیز وجود دارد. بر اساس این جدول، در شرایط اعمالی 1، 

 
 

s0 tهای مختلف )الف(در زمان وات 12مگاهرتز و  2 یو توان اعمال فرکانس درتزریق میکروحباب  یهیناحدر  ییدما بیکانتور آس :4شکل  
s5 t، )ب(  ( ،ج )s20 t  )و )د s50 t . 

Fig. 9. The temperature damage contour in the microbubble injection area at the applied frequency and 
power of 2 MHz and 10 W at different times (a) 0 st  , (b) 5 st  , (c) 20 st  , and (d) 50 st  . 

 

 

 

شکل 9. کانتور آسیب دمایی در ناحیه ی تزریق میکروحباب در فرکانس و توان اعمالی 2 مگاهرتز و 10 وات در زمان های مختلف )الف( 
. s504t = s204t و )د(  = ، )ج(  s54t = ، )ب(  s04t =

Fig. 9. The temperature damage contour in the microbubble injection area at the applied frequency 
and power of 2 MHz and 10 W at different times (a) 0 st = , (b) 5 st = , (c) 20 st = , and (d) 50 st = .
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تابش  و  لزجت  از  ناشی  گرمایی  چشمه های  وات،   10 و  مگاهرتز   3 و   2
صوتی ثانویه، باعث افزایش حجم بافت مردگی در ناحیه ی تومور  به ترتیب 
از حالت بدون تزریق میکروحباب  96/17، 38/53 و 38/55 درصد بیشتر 
شده است. هم چنین زمان آغاز آسیب حرارتی در حالت با میکروحباب به طرز 
قابل محسوسی نسبت به حالت بدون حباب کاهش داشته است و ناحیه ی 
فرسایش حرارتی  نتایج  نیز   5 آسیب شده است. جدول  دچار  زودتر  کانونی 
در حضور میکروحباب  با شعاع اولیه ی 50 میکرومتر را دربر دارد. نتایج این 
جدول بیان می کند که مشابه حالت تزریق میکروحباب با شعاع اولیه ی 2 

میکرومتر، امکان وقوع بافت مردگی در ناحیه ی تومور تحت اثرات گرمایی 
پدیده ی حباب زایی در شرایط کاری 2 مگاهرتز در توان 5 وات وجود دارد. 
بافت آسیب دیده در شرایط کاری 3 مگاهرتز  این جدول، حجم  بر اساس 
و 10 وات برابر 13/49 درصد است که 0/96 درصد کمتر از حالت وجود 
حالت  از  بیشتر  درصد   37/23 و  میکرومتر   2 اولیه ی  با شعاع  میکروحباب 
فرایند  شروع  زمان   5 جدول  براساس  هم چنین  است.  میکروحباب  بدون 
 2 حالت  از  دیرتر  حالت  این  در  زیستی  بافت  تخریب  شیمیایی  واکنش 

میکرومتری است.

جدول 3. میزان بافت مردگی حاصل از چشمه ی گرمایی هایفو بدون تزریق میکروحباب

Table 3. The amount of ablated tissue resulting from HIFU thermal source without microbubble injection

 

 کروحبابیمتزریق بدون  فویها ییگرما یحاصل از چشمه یمردگبافت زانیم: 3جدول
Table 3. The amount of ablated tissue resulting from HIFU thermal source without microbubble 

injection 
 

  MHzf   WtP   %d  *  st   mmabV 3 

4 
4 444> - - 
1 444> - - 
44 444 85/40 81/2 

2 
4 444> - - 
1 444> - - 
44 444 45/0 31/5 

8 
4 444> - - 
1 444 45/43 41/4 
44 444 12/8 38/3 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

جدول  . میزان بافت مردگی حاصل از چشمه ی گرمایی هایفو با تزریق میکروحباب با شعاع اولیه ی 2 میکرومتر

Table 4. The amount of ablated tissue resulting from HIFU thermal source by microbubble injection with an 
initial radius of 2 μm 

 

 میکرومتر 2ی تزریق میکروحباب با شعاع اولیه با فویها ییگرما یحاصل از چشمه یمردگبافت زانی: م4جدول
Table 4. The amount of ablated tissue resulting from HIFU thermal source by microbubble injection 

with an initial radius of 2 μm  
 

  MHzf   WtP   %d  *  st   mmabV 3 

4 
4 444> - - 
1 444 33/3 443/4 
44 444 80/4 04/1 

2 
4 444> - - 
1 444 23/4 21/4 
44 444 41/4 44/44 

8 
4 444> - - 
1 444 80/4 04/4 
44 444 41/4 02/48 
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نتیجه4گیری-54
در این پژوهش به منظور مطالعه ی افزایش دمای حاصل از برهم کنش 
اثرات گرمایی  کانونی،  ناحیه ی  در  لوویست  ماده ی حاجب  با  میدان صوتی 
نوسانات دیواره ی میکروحباب تحت تأثیر انتشار خطی امواج مافوق صوت در 
شیوه ی درمانی هایفو مورد بررسی قرار گرفته است. برای حل معادلات حاکم 
بر انتقال حرارت، معادله ی انتقال حرارت زیستی پنس به کار گرفته شد که 
در آن تأثیر شبکه ی خون یاری بافت و سوخت وساز آن لحاظ و چشمه های 
تابش صوتی  و  لزج  محیط  در  میکروحباب  نوسان  هایفو،  از  ناشی  گرمایی 
ثانویه میکروحباب به معادله ی پنس اضافه گردید. در نهایت به عنوان یک 
نتیجه از شبیه سازی انجام شده، به کمک معادله ی آرنیوس میزان بافت مردگی 

ایجادشده در بافت مورد ارزیابی قرار گرفته است.
با تزریق میکروحباب و نوسان آن تحت تأثیر میدان فشار هایفو، افزایش 
لزجت  از  ناشی  منابع گرمایی  مقدار  افزایش  باعث  اعمالی  توان  و  فرکانس 
اولیه ی  شعاع  با  میکروحباب  که  هنگامی  می شود.  حباب  صوتی  تابش  و 
50 میکرومتر تزریق می گردد، توان گرمایی ناشی از لزجت و تابش صوتی 
میکروحباب با تغییر دامنه ی فشار از 2/54 مگاپاسکال به 8/04 مگاپاسکال، 
به ترتیب 10/03 و 7/81 برابر می گردد. این شبیه سازی نشان داد که توان 
گرمایی ناشی از تابش صوتی میکروحباب، به طور مستقیم به شعاع اولیه ی 
حباب بستگی دارد. به گونه ای که در دامنه ی فشار 5/32 مگاپاسکال، مقدار 
توان گرمایی ناشی از تابش صوتی میکروحباب، برای میکروحبابی با شعاع 

اولیه ی 50 میکرومتر 19/87 برابر حبابی با شعاع اولیه ی 2 میکرومتر است.
تأثیر تزریق میکروحباب در افزایش دمای بافت زیستی به طرز چشم گیری 
محسوس است. در دامنه ی فشار 3/76 مگاپاسکال، دمای بافت در نقطه ی 
کانونی، برای حالتی که تزریق میکروحباب با شعاع اولیه ی 2 میکرومتر رخ 
می دهد، به 106/49 درجه ی سانتی گراد می رسد. در صورتی که میکروحباب 
با شعاع اولیه ی 50 میکرومتر تزریق گردد، دمای بافت را به 68/85 درجه ی 
تزریق  بدون  این در حالی است که در شرایط مشابه  سانتی گراد می رساند. 
میکروحباب، دمای بافت در این نقطه 59/27 درجه ی سانتی گراد است. در 
بافت که دچار آسیب حرارتی و  از  آرنیوس حجمی  به وسیله ی مدل  نهایت 
میلی متر   13/62 اساس،  همین  بر  شده است.  مشخص  شدند،  بافت مردگی 
 30 خنک سازی  هایفو  ثانیه ای   20 تابش  طی  بافت،  حجم  از  مکعب 
ثانیه ای در شرایط کاری فرکانس 3 مگاهرتز و توان 10 وات ضمن وجود 
چشمه های گرمایی ناشی از حضور میکروحباب با شعاع اولیه ی 2 میکرومتر 
شعاع  با  میکروحبابی  وجود  برای  مقدار  این  شده است.  بافت مردگی  دچار 
بدون  شرایط  برای  و  مکعب  میلی متر   13/49 برابر  میکرومتر   50 اولیه ی 
مشخص  هم چنین  است.  مکعب  میلی متر   9/83 برابر  میکروحباب  حضور 
شد که وجود میکروحباب عاملی در تسریع شروع زمان بافت مردگی است. 
به طور کلی افزایش توان کاری، افزایش زمان تابش هایفو و وجود پدیده ی 
ناحیه ی  بافت مردگی  در  اصلی  عامل  سه  به عنوان  میکروحباب  تزریق 

کانونی هستند.

جدول 5. میزان بافت مردگی حاصل از چشمه ی گرمایی هایفو با تزریق میکروحباب با شعاع اولیه ی 50 میکرومتر

Table 5. The amount of ablated tissue resulting from HIFU thermal source by microbubble injection with an 
initial radius of 50 μm

 

 میکرومتر 55ی تزریق میکروحباب با شعاع اولیه با فویها ییگرما یحاصل از چشمه یمردگبافت زانی: م5جدول
 Table 5. The amount of ablated tissue resulting from HIFU thermal source by microbubble injection 

with an initial radius of 50 μm 
 

  MHzf   WtP   %d  *  st   mmabV 3 

4 
4 444> - - 
1 444> - - 
44 444 13/3 44/8 

2 
4 444> - - 
1 444 23/40 443/4 
44 444 30/2 14/3 

8 
4 444> - - 
1 444 24/3 21/4 
44 444 21/4 13/48 
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