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高强度聚焦超声治疗中基于电阻抗

相对变化的组织温度监测技术
丁鹤平ꎬ宿慧丹ꎬ马青玉ꎬ郭各朴

(南京师范大学物理科学与技术学院ꎬ江苏 南京 ２１００２３)

[摘要] 　 高强度聚焦超声(ＨＩＦＵ)通过聚焦超声的声热效应对肿瘤组织进行局部快速的热疗ꎬ是一种非侵入性

的无创肿瘤治疗新技术ꎬ而其治疗过程中温度监测是 ＨＩＦＵ治疗中剂量精准控制的关键. 本文基于 ＨＩＦＵ的声传

播基本原理ꎬ建立了 ＨＩＦＵ治疗和组织电阻抗测量的模型ꎬ数值模拟了治疗过程中焦域的声场、温度场和电导率

分布ꎬ并通过电势和电流密度分布的变化ꎬ计算了模型的电阻抗的整体变化ꎬ结果表明在一个规定的 ＨＩＦＵ 声功

率作用下ꎬ组织模型的电阻抗相对变化和治疗时间呈线性关系ꎬ其电阻抗相对变化率和 ＨＩＦＵ 声功率也呈线性

关系. 按照仿真条件ꎬ建立了 ＨＩＦＵ治疗和电阻抗实时测量的联合实验系统ꎬ在不同声功率和治疗时间条件下ꎬ
对组织模型的电阻抗相对变化进行了测量ꎬ实验结果和理论仿真结果基本一致. 研究结果证明用电阻抗相对变

化进行 ＨＩＦＵ治疗中焦域温度监控的可行性ꎬ为其疗效检测和剂量控制提供了新方法.
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高强度聚焦超声[１](Ｈｉｇｈ Ｉｎｔｅｎｓｉｔｙ Ｆｏｃｕｓｅｄ ＵｌｔｒａｓｏｕｎｄꎬＨＩＦＵ)利用超声波的聚焦性和组织穿透性ꎬ将
超声波从体外汇聚到体内肿瘤靶区处ꎬ通过超声波的声热效应[２]提高焦域处的组织温度达到 ６５ ℃以上ꎬ
使组织凝固性坏死来治疗肿瘤ꎬ被认为是 ２１世纪最有应用潜力的肿瘤局部治疗新技术. ＨＩＦＵ疗效和换能

器焦域、超声强度、治疗时间以及组织差异有关ꎬ为确保 ＨＩＦＵ治疗的可靠性和安全性ꎬ温度控制是一个关
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键ꎬ治疗过程中的实时温度监测具有重要意义. 近年来发展了多种无创测温技术. 磁共振成像(ＭＲＩ)测温

技术[３]利用 ＭＲＩ成像无创伤和无电离辐射的优点ꎬ通过和温度相关的扩散系数、质子共振频率或豫迟时

间的测量实现组织温度图像的重建ꎬ具有良好的温度分辨率ꎬ但时间分辨率不高ꎬ且设备价格昂贵. 超声

测温技术[４－６]根据超声声速、超声回波时移、超声非线性等模型ꎬ通过不同温度下组织声速、声阻抗、非线

性声参量等特性参数的测量来实现温度监测ꎬ但这些参数的温度变化较小ꎬ测量的精度较低. Ｂ 超成

像[７－８]虽然可以用来引导 ＨＩＦＵ 定位ꎬ监测肿瘤病灶治疗前后的供血变化ꎬ但是超声回波不能用来进行

ＨＩＦＵ治疗过程中的温度监控和实时疗效评价.
国内外研究表明ꎬ正常组织在低频信号(<１ ＭＨｚ)激励下的电导率为 ０ ~ ０.５ Ｓ / ｍ[９]ꎬ在发生病理性变

化后其电阻抗会发生明显的变化. Ｚｕｒｂｕｃｈｅｎ[１０] 等人发现猪肝组织电导率随着温度的升高而增大ꎬ如在

３７ ℃和 ７０ ℃时的电导率分别为 ０.４１ Ｓ / ｍ和 ０.７９ Ｓ / ｍꎬ其变化几乎达到 １００ ％. 董秀珍[１１]发现兔肝组织

的 ＴＩＶＦ 在－１ ％ / ℃至－２ ％ / ℃之间ꎬ在 ７０ ℃热损伤凝固变性时 ＴＩＶＦ 突变到－１４.７ ％ / ℃ꎬ超过 ７０ ℃后ꎬ
其 ＴＩＶＦ又回到－２ ％ / ℃左右ꎻ因此组织的温度－电阻抗关系范围更大ꎬ变化率更高ꎬ可以建立高灵敏度的

检测方法. 在 ＨＩＦＵ 治疗过程中ꎬ组织的焦域会因为温升而产生电阻抗变化ꎬ在组织热凝固变性时会出现

电阻抗突变ꎬ组织凝固前后巨大的电阻抗差异也为 ＨＩＦＵ 的温度监测提供了高对比度的电阻抗检测参

数. 但是由于 ＨＩＦＵ焦域尺寸很小ꎬ并且存在一个明显的温度梯度[１２]ꎬ因此很难获得高精度的焦域温度分

布图像. 虽然电阻抗成像技术[１３](ＥＩＴ)可以重建组织内部的电阻抗分布ꎬ但是受到较大电流注入、组织绝

缘影响ꎬ电极数量和重建算法的限制ꎬ重建图像的空间分辨率较低ꎬ未能在 ＨＩＦＵ 无创测温中应用.
本文基于组织的温度－电阻抗关系ꎬ研究了 ＨＩＦＵ焦域的声场分布、温度场分布和组织电导率分布ꎬ建

立了圆柱形组织的双电极电阻抗测量模型ꎬ研究了电阻抗和超声声功率及治疗时间的关系ꎬ提出了一种基

于组织电阻抗相对变化的高强度聚焦超声治疗的温度监测技术. 首先利用有限元方法建立了三维仿真模

型ꎬ计算了 ＨＩＦＵ热疗过程中圆柱体组织模型焦域处的声场分布ꎬ然后利用 Ｐｅｎｎｅｓ方程建立了焦域的温度

场模型ꎬ再基于温度－电阻抗的变化关系计算 ＨＩＦＵ 治疗过程中焦域的电导率分布及其变化ꎬ最后通过组

织电阻抗的变化来得到 ＨＩＦＵ作用参数ꎬ提出温度监测技术. 构建了 ＨＩＦＵ治疗和实时电阻抗监测系统ꎬ制
备了蛋清凝胶仿体ꎬ通过阻抗分析仪实时测量电阻抗的变化ꎬ并将理论与实验结果相结合ꎬ获得了焦域温

度与超声治疗参数的关系. 结果表明ꎬ随着焦域中心温度的升高ꎬ组织导电能力增强ꎬ其电阻抗降低ꎬ组织

模型的电阻抗相对变化 ＲＩＶ和 ＨＩＦＵ治疗时间呈现线性关系ꎬ电阻抗相对变化率 ＲＩＶＲ和 ＨＩＦＵ声功率呈

现线性关系. 因此ꎬ通过组织模型的 ＲＩＶ和 ＲＩＶＲ 可以估计 ＨＩＦＵ 声功率的大小ꎬ并定量监测焦域处的温

度变化ꎬ为 ＨＩＦＵ治疗提供一种无损的实时温度监测新技术.

图 １　 ＨＩＦＵ 治疗和电阻抗测量系统原理示意图

Ｆｉｇ １　 Ｓｋｅｔｃｈ ｍａｐ ｏｆ ＨＩＦＵ ｔｈｅｒａｐｙ ａｎｄ ｉｍｐｅｄａｎｃｅ
ｍｅａｓｕｒｅｍｅｎｔ ｓｙｓｔｅｍ

１　 原理和模型

高强度聚焦超声(ＨＩＦＵ)治疗系统的原理图

如图 １所示. 在不考虑非线性波与剪切波的影响

前提下ꎬ由于聚焦换能器和组织模型具有良好的

轴对称性ꎬ可以用二维轴对称圆柱坐标下的齐次

亥姆霍兹方程[１４]来计算焦域内的声场分布:
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(１)
式中ꎬｒ 和 ｚ 分别是径向和轴向坐标ꎬｐ 是声压ꎬω
是角频率ꎬρｃ 为介质密度ꎬｃｃ 为介质内的声速. 定
义 α为声衰减系数ꎬ则声波的波数 ｋ＝ω / ｃ－ｉαꎬ介质密度 ρｃ ＝ ρｃ２ / (ω / ｋ) ２ꎬ其中ꎬρ和 ｃ为未考虑声衰减的介

质密度和声速.
超声在组织中传播时ꎬ部分能量被组织吸收而转化为热能. 单位体积单位时间内组织吸收热量 Ｑ(热

源)可以由声强的空间梯度 Ｑ＝ －∇‹ｐｖ›来计算[１５]ꎬｐ为声压ꎬｖ为质点振动速度ꎬ<>代表时间平均. 在平面

波近似下ꎬ热源可以表示为
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Ｑ＝ ２α‹ｐ２› / ‹ρｔｃｔ›ꎬ (２)
式中ꎬρｔ 和 ｃｔ 分别为组织密度和组织内声速. 为了在不考虑血管的影响前提下计算组织温度变化ꎬ引入

Ｐｅｎｎｅｓ生物热传导方程[１６]

ρｔＣ ｔ(∂Ｔ / ∂ｔ)＝ Ｋ ｔ∇２Ｔ＋Ｑꎬ (３)
式中ꎬρｔꎬＣ ｔ 和 Ｋ ｔ 分别代表组织密度、比热和热导率ꎬＴ为组织温度ꎬＴ０ 为初始温度ꎬ设为 ２９３ Ｋ(２０ ℃) .

为了定量分析组织电阻抗随温度的变化情况ꎬ引入温度—电阻抗变化系数 ＴＩＶＦ ＝ (Ｒｅｎ＋１－Ｒｅｎ) / Ｒｅｎ×
１００ ％[１１]ꎬ其中ꎬＲｅｎ 为 Ｔ＝ｎ ℃时的组织电阻抗的实部ꎬＲｅｎ＋１为 Ｔ＝(ｎ＋１)℃时的组织电阻抗的实部. 本研

究所采用的蛋清透明凝胶在 ７０ ℃以下的 ＴＩＶＦ约为－２ ％ / ℃ꎬ７０ ℃时 ＴＩＶＦ从－２ ％ / ℃突变到－１４ ％ / ℃ꎬ
蛋白质发生不可逆变性ꎬ然后 ＴＩＶＦ恢复稳定在－２ ％ / ℃ꎬ因此可以得到组织的温度－电导率关系[１７]

σ(Ｔ)＝

０.７３ꎬ Ｔ＝ ２９３ Ｋꎬ
０.７３×１.０２０ ４＾(Ｔ－Ｔ０)ꎬ ２９３ Ｋ<Ｔ≤３４２ Ｋꎬ
２.２８３ ４ꎬ Ｔ＝ ３４３ Ｋꎬ
２.２８３ ４∗１.０２０ ４＾(Ｔ－３４３)ꎬ Ｔ>３４３ Ｋ.

ì

î

í

ï
ïï

ï
ïï

(４)

ＨＩＦＵ治疗具有功率高ꎬ焦斑小及治疗速度快的优点ꎬ焦域由焦点向外呈梯度分布ꎬ很难实现高精度的

无创温度监测ꎬ同时由于组织的热传导效应ꎬ声功率的大小和治疗时间也对疗效存在很大的影响ꎬ可见传

统的判定方法在 ＨＩＦＵ中并不适用ꎬ因此需要从 ＨＩＦＵ的特有参数角度研究 ＨＩＦＵ治疗过程中焦域温度和

组织电阻抗的变化规律.

２　 数值仿真和试验系统设计

为了实现 ＨＩＦＵ焦域的精确温度测量和疗效评估ꎬ本研究利用有限元数值模拟技术建立仿真模型ꎬ采
用二维轴对称下的声波动方程计算了 ＨＩＦＵ声场和温度场的分布ꎬ模拟了 ＨＩＦＵ 治疗过程中ꎬ在不同声功

率作用下组织焦域的声场、温度场、电导率分布以及电阻抗测量过程中的电场和电流分布ꎬ计算得到组织

模型的电阻抗.
如图 １所示ꎬ由于 ＨＩＦＵ声传播和测量系统的对称性ꎬ声场和温度场以及组织电导率分布计算采用二

维轴对称的柱坐标模型ꎬ其中 ｚ是轴向声传播方向ꎬｒ 是半径方向ꎬ仿真区域为超声换能器、水域环境以及

组织模型. 水域环境区域剖分网格尺寸为四分之一波长ꎬ组织区域和焦域的剖分网格尺寸为六分之一波

长. 为了和实验对应ꎬ仿真所用的球壳聚焦超声换能器的直径为 １０ ｃｍꎬ焦距为 １０ ｃｍꎬ中心频率 １.１３ ＭＨｚꎬ
直径和高度分别为 ３.２ ｃｍ和 ３.５ ｃｍ的圆柱形组织模型(透明亚克力模具ꎬ绝缘) . 在组织模型两侧对称设

置两个片状电极终端(３.５ ｃｍ×２.５ ｃｍ)ꎬ一端设置成接地端ꎬ另一端设置成电流 １ Ａ的恒流源ꎬ通过电极间

的电压测量获得组织模型的电阻抗. ＨＩＦＵ 治疗中ꎬ随着超声作用ꎬＨＩＦＵ 焦域的温度会升高ꎬ呈现中间高

周围低的分布ꎬ其电导率分布会产生相应的改变ꎬ产生电流流向和电场分布的变化ꎬ通过电极所测量到组

织模型的电阻抗能反映组织内部的电阻抗变化.
为了验证理论数值计算的准确性和正确性ꎬ建立了和仿真模型相同的实验测量系统(如图 １ 所示)ꎬ

采用一种蛋清作为温度敏感指示剂的仿组织透明凝胶[１８]ꎬ这种凝胶模型的物理参数和人体组织较为接

近ꎬ尤其当焦域温度超过 ６９ ℃时ꎬ蛋白质发生变性ꎬ凝胶由透明的淡黄色变为不透明的白色. ＨＩＦＵ 治疗

与电阻抗测量的实验系统框图如图 １ 所示ꎬ函数信号发生器(Ａｇｉｌｅｎｔ ３３２５０Ａ)产生中心频率为 １.１３ ＭＨｚ
连续正弦波信号ꎬ经功率放大器(Ｅ＆Ｉ ２２００Ｌ)放大后驱动 ＨＩＦＵ 聚焦超声换能器ꎬ产生聚焦声束作用于凝

胶ꎬ使凝胶内部温度升高ꎬ发生凝固性变性ꎬ在中心形成椭球状的焦斑[１９] . 实验过程中ꎬ在圆柱形模具内凝

胶两侧对称放置的两片银制电极(长为 ３.５ ｃｍꎬ宽为 ２.５ ｃｍꎬ厚度 ０.１ ｃｍ)ꎬ通过导线与阻抗分析仪(Ａｇｉｌｅｎｔ
４２９４Ａ)相连ꎬ检测 ＨＩＦＵ作用下凝胶的电阻抗的整体变化. 阻抗分析仪通过 ＩｎｔｕｉＬｉｎｋ 程序将测得的电阻

抗数据导入到计算机中ꎬ完成实时的电阻抗测量.

３　 结果分析

实验测量中ꎬ调节函数信号发生器输出中心频率 １.１３ ＭＨｚꎬ电压幅值 ３００ ｍＶ、３５０ ｍＶ、３７５ ｍＶ、４００ ｍＶ、
—１４—
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４５０ ｍＶ的连续正弦信号ꎬ经功率放大器放大后驱动 ＨＩＦＵ换能器ꎬ并用激光测振仪分别测量换能器表面的振

幅ꎬ用来设置有限元模拟中换能器模型的表面振动ꎬ计算得到焦域的声压以及声强分布ꎬ通过焦平面的曲面

积分得到超声功率分别为 ５.７９ Ｗ、６.７６ Ｗ、８.９３ Ｗ、１２.７５ Ｗ和 １５.６８ Ｗ[２０]ꎬ并以这些声功率作为ＨＩＦＵ的声源

参数进行数值模拟和实验测量. 如图 ２(ａ)和(ｂ)显示了 ５ 种声功率下 ＨＩＦＵ 焦域处的轴向和径向声压分

布. 可见不同声功率时焦域的声压分布趋势基本一致ꎬ随着声功率的增大ꎬ焦点处声压幅值增大ꎬ但焦点位置

保持(９８.６ ｍｍ)不变.

图 ２　 不同声功率作用下 ＨＩＦＵ 焦域的(ａ)轴向和(ｂ)径向声压分布

Ｆｉｇ ２　 (ａ)Ａｘｉａｌ ａｎｄ(ｂ)ｒａｄｉａｌ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｓ ｏｆ ａｃｏｕｓｔｉｃ ｐｒｅｓｓｕｒｅ ｕｎｄｅｒ ｔｈｅ ｆｉｖｅ ａｃｏｕｓｔｉｃ ｐｏｗｅｒｓ

图 ３　 声功率 １５.６８Ｗ 时ꎬ不同加热时刻 ＨＩＦＵ 焦域轴向剖面的二维温度分布

Ｆｉｇ ３　 Ｔｗｏ￣ｄｉｍｅｎｓｉｏｎａｌ ｔｅｍｐｅｒａｔｕｒｅ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｓ ａｔ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｈｅａｔｉｎｇ ｔｉｍｅｓ ｕｎｄｅｒ ｔｈｅ ａｃｏｕｓｔｉｃ ｐｏｗｅｒ ｏｆ １５.６８ Ｗ

在声功率 １５.６８ Ｗ条件下ꎬ计算得到不同治疗时间时 ＨＩＦＵ焦域的二维轴向剖面温度分布[２１]ꎬ其结果

如图 ３所示. 可见随着超声治疗时间的延长ꎬ焦点及周围组织的温度不断升高ꎬ同时热量不断向周围组织

扩散ꎬ周围组织温度升高ꎬ焦域面积不断增大ꎬ在轴向剖面上逐渐形成了椭圆形的焦斑ꎬ且其轴向的变化幅

度大于径向的变化幅度. 在 ＨＩＦＵ作用于组织模型 ２.４ ｓ后ꎬ在轴向±２ ｍｍ椭球范围内的组织温度都达到

了 ７０ ℃ꎬ产生了不可逆的组织凝固[２２] . 随着 ＨＩＦＵ作用时间的进一步增加ꎬ焦域处温度持续升高ꎬ加上热

传导的影响ꎬ温度达到 ７０ ℃的区域进一步扩大.
组织模型的电导率分布随温度的不同而发生改变ꎬ将电导率－温度关系引入到图 ３ 的温度分布中ꎬ得

到如图 ４所示的在不同治疗时间下 ＨＩＦＵ焦域处电导率分布的二维轴向剖面图. 可见ꎬ当组织温度<７０ ℃
时ꎬ组织的电导率分布随着治疗时间的增加而逐渐提高ꎬ显示为黑色－浅灰色分布ꎻ当温度达到 ７０ ℃时ꎬ

—２４—
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组织电导率发生突变ꎬ焦域中出现白色(电导率为 ２.２８ Ｓ / ｍ)临界区域ꎻ进一步升高温度ꎬ就会产生中心黑

色高电导率分布ꎬ而白色电导率突变的边界区域不断扩大.

图 ４　 声功率 １５.６８Ｗ 时ꎬ不同加热时刻 ＨＩＦＵ 焦域轴向剖面的二维电导率分布

Ｆｉｇ ４　 Ｔｗｏ￣ｄｉｍｅｎｓｉｏｎａｌ ｃｏｎｄｕｃｔｉｖｉｔｙ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｓ ａｔ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｈｅａｔｉｎｇ ｔｉｍｅｓ ｕｎｄｅｒ ｔｈｅ ａｃｏｕｓｔｉｃ ｐｏｗｅｒ ｏｆ １５.６８ Ｗ

图 ５　 声功率 １５.６８Ｗ 时不同时刻的径向焦平面电流密度与电势分布

Ｆｉｇ ５　 Ｔｗｏ￣ｄｉｍｅｎｓｉｏｎａｌ ｃｒｏｓｓ￣ｓｅｃｔｉｏｎａｌ ｆｏｃａｌ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｓ ｏｆ ｃｕｒｒｅｎｔ ｄｅｎｓｉｔｙ ａｎｄ ｅｌｅｃｔｒｉｃａｌ ｐｏｔｅｎｔｉａｌ ａｔ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ
ｈｅａｔｉｎｇ ｔｉｍｅｓ ｕｎｄｅｒ ｔｈｅ ａｃｏｕｓｔｉｃ ｐｏｗｅｒ ｏｆ １５.６８ Ｗ

经过 ＨＩＦＵ加热后ꎬ组织模型内部焦域的电导率分布发生改变ꎬ这会影响两个电极间的电流走向和电

位分布ꎬ进一步影响电极间的电阻抗测量结果. 将声功率 １５.６８ Ｗ时组织模型的电导率分布应用到电场中

进行计算ꎬ得到如图 ５所示的组织内部的电流密度与电势分布随治疗时间的二维径向截面分布[２２] . 为了

方便观察焦域部分的变化特性ꎬ将不同治疗时间(０ ｓꎬ１ ｓꎬ２ ｓꎬ３ ｓ)的电流密度和电势分布的中心区域进行

—３４—
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局部放大. 在 ０ ｓ时ꎬ由于没有超声作用ꎬ焦域的温度没有变化ꎬ中心区域的电流均朝下ꎬ横向的电位基本

相同ꎻ随着 ＨＩＦＵ加热时间的延长ꎬ焦域温度升高ꎬ电导率提高ꎬ周围电流向中心聚集ꎬ电流密度增大ꎬ焦域

周围的电势产生弯曲的分布ꎬ因此组织模型的整体电势逐渐降低ꎬ其电极的测量电阻抗也相应减小. 在
ＨＩＦＵ加热 ２ ｓ和 ３ ｓ后ꎬ焦域的电流密度与电势分布发生明显的变化ꎬ因此组织模型的整体电阻抗产生明

显的减小.
为了定量分析组织模型的电阻抗变化和 ＨＩＦＵ 治疗时间及焦域温升的关系ꎬ同时排除模型基础电阻

抗的影响ꎬ设 Ｒ０ 和 Ｒｎ 分别为组织模型在 ＨＩＦＵ 作用前和治疗时间 Δｔ 后的电阻抗ꎬ则电阻抗相对变化值

(Ｒｅｌａｔｉｖｅ ｉｍｐｅｄａｎｃｅ ｖａｒｉａｔｉｏｎꎬＲＩＶ)和电阻抗相对变化率(Ｒｅｌａｔｉｖｅ ｉｍｐｅｄａｎｃｅ ｖａｒｉａｔｉｏｎ ｒａｔｅꎬＲＩＶＲ)分别为

ＲＩＶ＝(Ｒｎ－Ｒ０) / Ｒ０×１００ ％ꎬ　 　 　 　 (５)
ＲＩＶＲ＝(Ｒｎ－Ｒ０) / Ｒ０ / Δｔ×１００ ％. (６)

图 ６显示了不同声功率作用下组织模型的 ＲＩＶ随超声治疗时间的变化关系ꎬ其中连续曲线代表模型

计算结果ꎬ离散点表示实验结果. 可见在相同 ＨＩＦＵ 声功率条件下ꎬ随着超声治疗时间的延长ꎬＨＩＦＵ 焦域

温度升高ꎬ导电能力增强ꎬ电极所测量的电阻抗逐渐减小ꎬＲＩＶ随治疗时间呈现线性增大趋势. 对于较大的

ＨＩＦＵ声功率ꎬ随着治疗时间的增加ꎬ温升速度快ꎬＨＩＦＵ 焦域的热扩散增大ꎬ所测量的电阻抗减小速度更

快ꎬ电阻抗随时间分布的斜率增大.
为了进一步分析声功率对电阻抗变化速度的影响ꎬ根据 ＲＩＶ和治疗时间的关系ꎬ计算得到如图 ７所示

的 ＲＩＶＲ和声功率线性关系. 当声功率为 ０时ꎬＲＩＶＲ也为零ꎬ说明组织模型内部没有温度变化ꎬ其 ＲＩＶ不发

生变化. 在声功率为 ５.７９ Ｗ时ꎬＲＩＶＲ＝ ０.０８４ ％ / ｓꎬ当声功率分别增大到 １２.７５ Ｗ和 １５.６８ Ｗ时ꎬＲＩＶＲ分别

提升到 ０.２０ ％ / ｓ和 ０.２３７ ５ ％ / ｓꎬ可见声功率越大ꎬＨＩＦＵ焦域温升越快ꎬ组织模型 ＲＩＶＲ越大. 因此可以通

过线性分布 ＲＩＶＲ的斜率来估计 ＨＩＦＵ的声功率.

图 ７　 组织电阻抗相对变化率(ＲＩＶＲ)与声功率的关系

Ｆｉｇ ７　 Ｒｅｌａｔｉｏｎｓｈｉｐ ｂｅｔｗｅｅｎ ｔｈｅ ｒｅｌａｔｉｖｅ ｉｍｐｅｄａｎｃｅ
ｖａｒｉａｔｉｏｎ ｒａｔｅ(ＲＩＶＲ)ａｎｄ ｔｈｅ ａｃｏｕｓｔｉｃ ｐｏｗｅｒ

图 ６　 不同声功率作用下ꎬ组织电阻抗相对变化和 ＨＩＦＵ 治疗时间的关系

Ｆｉｇ ６　 Ｒｅｌａｔｉｏｎｓｈｉｐ ｂｅｔｗｅｅｎ ｔｈｅ ｒｅｌａｔｉｖｅ ｉｍｐｅｄａｎｃｅ ｖａｒｉａｔｉｏｎ(ＲＩＶ)
ａｎｄ ｔｈｅ ＨＩＦＵ ｈｅａｔｉｎｇ ｔｉｍｅ ｕｎｄｅｒ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ａｃｏｕｓｔｉｃ ｐｏｗｅｒｓ

根据 ＨＩＦＵ声功率的测量和不同功率下的模拟结果ꎬ实验中调节信号输出幅度来控制 ＨＩＦＵ换能器输

出ꎬ分别获得 ５.７９ Ｗ、６.７６ Ｗ、８.９３ Ｗ、１２.７５ Ｗ和 １５.６８ Ｗ的声功率ꎬ对凝胶模型进行连续治疗ꎬ并实时测

量模型的电阻抗. 在每一功率下进行 ５次测量ꎬ通过数据平均得到不同时刻的模型电阻抗. 随着 ＨＩＦＵ 治

疗时间的增加ꎬ凝胶中心处温度上升ꎬ逐渐形成白色椭球状组织凝固焦域ꎬ其外观随着治疗剂量的增加而

变大ꎬ测量得到模型电阻抗逐渐降低. 随着 ＨＩＦＵ声功率的变大ꎬ凝胶内部的焦域形成速度加快ꎬ电阻抗变

化速度相应增快. 通过阻抗分析仪实时测量凝胶模型的电阻抗ꎬ并计算得到不同声功率作用下组织模型

ＲＩＶ和治疗时间的关系ꎬ其结果如图 ６的离散点所示ꎬ实验结果和数值仿真结果的分布基本一致. 在相同

功率下ꎬ模型 ＲＩＶ随治疗时间呈现线性增大趋势ꎬ且声功率越大ꎬＲＩＶ随时间分布的斜率越大. 图 ７中 ＲＩＶＲ
与声功率的实验结果(空心离散点)基本一致ꎬ并和拟合结果趋势相同ꎬ进一步实验证明了 ＲＩＶＲ 和声功率

的线性关系.
模拟结果和实验结果尽管较为一致ꎬ但是由于计算中采用线性理论简化ꎬ当声功率较小时仍然存在一

定误差. 实际 ＨＩＦＵ的声传播是非线性的ꎬ组织声吸收系数与超声频率成正比ꎬ高次谐波成分更易被组织

吸收ꎬ意味着声波传播过程中高次频率成分会提高组织温升. 将本研究实验所用换能器的参数代入到

Ｍｙｅｒｓ[２３]和 Ｓｏｎｅｓｏｎ[２４]论文中所提出的公式中ꎬ计算得到非线性参数 Ｎ＝ ２πｐ０βｄｆ / (ρｃ３)＝ ５６.６ 和线性声压

—４４—
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增益 Ｇ＝πａ２ ｆ / (ｃｄ)＝ ０.０９５ ３ꎬ当声功率为 １５.６８ Ｗ时ꎬ非线性所产生的温升误差远小于 ２ ％. 尽管在本研

究的条件下ꎬ超声非线性对 ＨＩＦＵ 焦域温升的影响较小ꎬ可以采用线性模型进行声场计算和温升估计ꎬ但
是随着 ＨＩＦＵ 治疗功率的进一步加大ꎬ超声非线性对温升的影响将会逐渐提高ꎬ非线性效应不能忽略ꎬ需
要采用 ＫＺＫ 方程或 ＳＢＥ模型来准确计算声场分布ꎬ获得不同谐波成分对 ＨＩＦＵ 焦域组织温升的贡献ꎬ实
现组织温度的准确计算.

４　 结论

本文针对 ＨＩＦＵ治疗过程中的温度监测开展了电阻抗监测的研究ꎬ建立了圆柱状组织的 ＨＩＦＵ治疗和

双电极电阻抗测量模型ꎬ利用有限元技术数值模拟了不同声功率下 ＨＩＦＵ 治疗过程中的组织模型焦域的

声场和温度场分布ꎬ并根据实验凝胶材料的温度－电阻抗关系建立了模型的三维电导率分布ꎬ进一步通过

组织焦域的电势和电流密度分布计算得到了模型的电阻抗及其变化特性. 结果证明 ＨＩＦＵ焦域温度上升ꎬ
其导电能力增强ꎬ组织模型的电阻抗下降ꎬ其 ＲＩＶ和治疗时间呈线性关系ꎬＲＩＶＲ 与 ＨＩＦＵ 声功率呈线性关

系. 建立了和仿真条件相同的 ＨＩＦＵ治疗和电阻抗实时测量的实验系统ꎬ不同 ＨＩＦＵ功率条件下实时测量

了组织模型的 ＲＩＶ和 ＲＩＶＲꎬ取得和理论仿真结果基本一致的实验结果. 进一步的模拟证明ꎬ不同结构参数

的聚焦换能器的焦域形状不同ꎬ所产生的相对电阻抗变化和治疗时间以及温度的关系也不相同ꎬ需要进一

步进行理论和实验测量以获取更为准确的拟合系数. 另外需要通过适当的电路设计实现高精度的组织电

阻抗变化测量ꎬ促进该技术在 ＨＩＦＵ治疗精确疗效监测和剂量控制中的临床应用.
本研究为 ＨＩＦＵ治疗提供一种实时无创温度监测新技术ꎬ也为 ＨＩＦＵ的精确剂量控制提供新方法.
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