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Представлена новая область пузырьковой динамики, изучающая поведение ультразву-
ковых контрастных агентов — искусственных заключенных в оболочку пузырьков, ко-
торые используются в диагностической и терапевтической ультразвуковой медицине
для улучшения качества ультразвуковых изображений и доставки лекарства в задан-
ные точки в организме пациента. Проведен анализ теоретических моделей, используе-
мых при описании поведения оболочки пузырька, взаимодействия пузырька со стенками
кровеносных сосудов и воздействия пузырька на клеточную мембрану.
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Введение. В ультразвуковой медицине существуют процедуры, при которых в кро-
воток организма пациента вводятся специальные заключенные в оболочку пузырьки —
ультразвуковые контрастные агенты (ultrasound contrast agents) [1]. Увлекаемые кровото-
ком, контрастные пузырьки распространяются по кровеносным сосудам. Размер пузырь-
ков (несколько микрометров) позволяет им проникать даже в малые периферийные капил-
ляры, а оболочка предохраняет их от быстрого растворения. Наличие пузырьков приводит
к увеличению акустического контраста между кровью и окружающими тканями, что поз-
воляет получить более качественные ультразвуковые изображения исследуемых органов и

тем самым повысить надежность диагностики. В настоящее время разрабатываются целе-
вые контрастные агенты (targeted contrast agents), оболочка которых содержит специаль-
ные молекулы, вследствие чего эти агенты способны накапливаться вблизи определенных
органов и в областях патологий. При проведении ультразвукового исследования происхо-
дит подсветка таких областей, что делает возможным раннее неинвазивное обнаружение
различных болезней.

Область применения контрастных пузырьков не ограничивается диагностикой. Ведут-
ся активные исследования по их использованию в терапии для решения задачи лечения

индивидуальных клеток, которая получила название целевой доставки лекарства (targeted
drug delivery). Необходимо доставить лекарство к пораженным клеткам, чтобы они погло-
тили его, поскольку при нормальных условиях клеточная мембрана не пропускает внутрь
инородные вещества. Использование контрастных пузырьков позволяет решить эту зада-
чу. Они могут переносить лекарство внутри оболочки или на ее поверхности и доставлять
его в нужную точку. Более того, экспериментально обнаружено, что пульсации пузырь-
ков, вызываемые ультразвуком, могут приводить к временной проницаемости клеточных
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мембран, в результате чего лекарство может попадать внутрь клеток, которые при этом
остаются живыми. Данный процесс, называемый сонопорацией (sonoporation), происхо-
дит только при наличии обоих компонентов — ультразвука и пузырьков. Механизм соно-
порации окончательно не установлен. Предполагается, что некие процессы, вызываемые
пульсациями пузырьков (акустические течения, ударные волны, кавитационные микро-
струи), приводят к появлению микропор на поверхности клеточной мембраны, которые
затягиваются после отключения ультразвука.

Первый микропузырьковый контрастный агент — “Альбунекс” — был одобрен для

клинического применения в США в 1994 г. Этот агент представлял собой суспензию воз-
душных пузырьков, заключенных в оболочку из альбумина (разновидность природного
белка). Средний диаметр пузырьков составлял порядка 4 мкм, а толщина оболочки —
15 ÷ 20 нм. Современные агенты заполняются газом со слабой растворимостью (напри-
мер, перфторпропаном) и имеют фосфолипидную оболочку, которая представляет собой
молекулярный монослой толщиной порядка 2÷ 4 нм.

Использование контрастных агентов привело к появлению новой области пузырьковой

динамики, которая изучает влияние оболочки и взаимодействия co стенками кровеносных
сосудов на акустические характеристики пузырька, а также воздействие пузырька на био-
логические объекты. В данной работе представлены теоретические модели, разработанные
в этой области.

1. Моделирование оболочки. При моделировании динамики контрастного пузырь-
ка прежде всего необходимо выяснить, каким образом можно учесть влияние оболочки.
В [2] предложен феноменологический подход — введение в уравнение Рэлея — Плессе-
та, описывающее пульсации обычного пузырька, дополнительных членов (обозначим их
совокупность через S), вид которых определяется реологическими свойствами оболочки:

ρL

(
RR̈ +

3

2
Ṙ2
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Здесь ρL — плотность жидкости; R — переменный радиус пузырька; точка над буквой
обозначает дифференцирование по времени; PG0 — равновесное давление газа в пузырьке;
R0 — равновесный радиус пузырька; σ — коэффициент поверхностного натяжения; ηL —
коэффициент вязкости жидкости; P0 — гидростатическое давление; Pac — давление, со-
здаваемое падающей волной.

Выражение для S, предложенное в [2], основано на предположении, что оболочка ве-
дет себя как линейная вязкоупругая среда. Впоследствии это выражение было несколько
изменено [3]. В настоящее время оно имеет вид формулы, называемой моделью де Йонга:
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Здесь χ — поверхностный упругий модуль оболочки; κS — поверхностная вязкость оболоч-
ки. В случае бесконечно тонкой сферической оболочки, подвергающейся малым деформа-
циям, выражение (1.2) можно рассматривать как предельную форму закона Кельвина —
Фойгта, поэтому оно не содержит плотность и толщину оболочки.

В работе [4] использован более строгий подход, а именно по аналогии с уравнением
Рэлея— Плессета выведено уравнение, описывающее пульсации пузырька, заключенного в
оболочку конечной толщины, в предположении, что поведение этой оболочки описывается
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некоторым девиатором напряжений τ
(S)
rr , а пульсации не приводят к изменению плотности

оболочки:
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1Ṙ1

R3
2

− P0 − Pac(t)− S
]
. (1.3)

Здесь R1, R2 — внутренний и внешний радиусы оболочки; ρS — плотность оболочки; σ1,
σ2 — коэффициенты поверхностного натяжения на внутренней и внешней поверхностях

оболочки; S вычисляется по формуле
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В [4] с использованием закона Кельвина — Фойгта для τ
(S)
rr получено выражение
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где µS , ηS — модуль сдвига и сдвиговая вязкость материала оболочки; R10, R20 — рав-
новесные значения R1 и R2; R1e — радиус внутренней поверхности оболочки в ненапря-
женном состоянии. Нетрудно показать, что если толщина оболочки стремится к нулю
(R20 → R10), а пульсации малы, то (1.3) переходит в (1.1), а (1.5) — в (1.2) [5]. Таким об-
разом, для современных контрастных агентов, имеющих монослойную липидную оболочку,
в режиме линейных пульсаций модели де Йонга [3] и Черча [4] будут давать практически
одинаковые результаты. Применение обеих моделей для описания нелинейных пульсаций
не является теоретически обоснованным, поскольку выражения для S в обеих моделях

основаны на линейном реологическом законе.
В [6] предложено описывать динамику оболочки современных контрастных агентов,

являющейся монослоем, так же, как описывается динамика пленки адсорбированного
поверхностно-активного вещества. При наличии такого вещества коэффициент поверх-
ностного натяжения σ является функцией поверхностной концентрации этого вещества.
Когда пузырек пульсирует, концентрация меняется, а следовательно, меняется и σ. При
малых пульсациях изменение концентрации адсорбированного вещества пропорционально

изменению площади поверхности пузырька. В [6] предложено вычислять S по формуле

S =
2σ(R)

R
+

4κSṘ

R2
, (1.6)

в которой “упругая” часть представляет собой эффективное поверхностное натяжение

σ(R) = σ0 + ES(R2/R2
e − 1). (1.7)

В [6] радиус Re, при котором напряжения в оболочке отсутствуют, предлагается вы-
числять из условия равенства давлений снаружи и внутри пузырька (PG0 = P0): Re =

R0

√
1− σ0/ES (σ0, ES — константы, которые следует определять экспериментально). При

подстановке (1.6) в (1.1) член 2σ/R в (1.1) должен быть опущен.
Та же идея использована Ф. Мармотто [3] для моделирования больших пульсаций

пузырька, при которых оболочка может разрываться, когда пузырек расширяется, вос-
станавливаться, когда он сжимается, и коробиться, когда R < R0. Модель Мармотто,
модифицированная в [7], обычно записывается в виде (1.6), где σ(R) вычисляется по сле-
дующему правилу:

σ(R) =


0, R < Rb,

χ(R2/R2
b − 1), Rb 6 R 6 Rr,

σL, R > Rr.
(1.8)
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Рис. 1. Пульсации контрастного пузырька в режиме “только сжатие”:
точки — результаты экспериментов, линии — результаты аппроксимации эксперимен-
тальных данных (штриховая линия— модель де Йонга, сплошная— модель Мармотто)

Здесь Rb — радиус, при котором оболочка начинает коробиться; Rr — радиус, при ко-
тором оболочка рвется; σL — коэффициент поверхностного натяжения для внутреннего

газа и окружающей жидкости при отсутствии оболочки. Радиусы Rb и Rr вычисляют-
ся по формулам Rb = R0(1 + σ(R0)/χ)−1/2, Rr = Rb(1 + σL/χ)1/2, где величина σ(R0)
рассматривается как параметр, который может быть определен экспериментально.

Модель Мармотто является наиболее эффективной среди имеющихся моделей, по-
скольку позволяет моделировать режим пульсаций, получивший название “только сжа-
тие” (compression-only). Результаты экспериментов, проведенных в [8], показывают, что
при пульсациях пузырьков с липидной оболочкой обычно R0 − Rmin � Rmax − R0 (Rmin,
Rmax — минимальное и максимальное значения R(t)), т. е. пузырьки сжимаются легче,
чем расширяются (рис. 1). Точки на рис. 1 соответствуют результатам измерений, вы-
полненных для липидного пузырька с R0 = 1,4 мкм при частоте f = 3 МГц и амплитуде
давления Pa = 100 кПа [5].Штриховая кривая получена в результате подгонки эксперимен-
тальных данных с использованием модели де Йонга, сплошная — в результате подгонки

с помощью модели Мармотто. Видно, что при использовании модели Мармотто экспери-
ментальные и теоретические результаты согласуются лучше. Модель де Йонга, так же
как и другие модели, рассмотренные выше, не воспроизводит пики сжатия, которые на-
блюдаются в экспериментах. Эти модели могут использоваться только при очень слабых
полях, для которых кривая R(t) симметрична относительно R0.

Однако модель Мармотто, как и все прочие известные модели, имеет существенный
недостаток: материальные константы χ и κS , которые в том или ином виде содержатся
во всех моделях, могут быть найдены путем подгонки экспериментальных кривых R(t),
при этом обнаруживается, что значения этих констант возрастают с увеличением раз-
мера пузырька R0 [5, 9–12]. Несмотря на то что разброс значений χ и κS достаточно

большой, эта тенденция явно прослеживается в моделях де Йонга и Мармотто. Данный
результат нельзя объяснить наличием случайных неоднородностей в структуре оболочки,
а также зависимостью толщины оболочки от R0, поскольку липидная оболочка является
монослоем и ее толщина приблизительно одинакова для всех пузырьков. В [10] исследована
зависимость значений κS , полученных путем подгонки экспериментальных кривых R(t)
с помощью модели де Йонга, от скорости сдвига оболочки. Для оценки последней исполь-
зовалось максимальное значение величины Ṙ/R. Обнаружено, что с увеличением скорости
сдвига значение κS уменьшается. В реологии этот эффект называется псевдопластично-
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стью. В [5] исследована зависимость χ от величины деформации оболочки, для оценки
которой использовалась величина (Rmax−R0)/R0. Обнаружено, что с увеличением дефор-
мации χ уменьшается. В реологии такое поведение материала называется разупрочнени-
ем. Зависимость χ и κS от частоты и давления не исследовалась, но результаты, полу-
ченные в [5, 10], свидетельствуют о том, что такая зависимость должна существовать.
Таким образом, для каждого значения параметров R0, f , Pa нужно находить значения χ
и κS , используя экспериментальные кривые R(t), полученные при этих параметрах. По-
этому существующие оболочечные модели не способны достоверно описывать ситуации,
для которых отсутствуют экспериментальные данные. Это обусловлено тем, что описа-
ние липидных оболочек с помощью линейных реологических законов, в которых χ и κS

рассматриваются как константы, не является адекватным. Необходимо использовать нели-
нейные законы для материальных констант, которые справедливы в достаточно широком
диапазоне как пузырьковых, так и акустических параметров.

Имеются работы, в которых для описания упругости и вязкости оболочки предложено
применять нелинейные законы. В [13] изучалась возможность моделирования упругости
оболочки с помощью законов Муни — Ривлина и Скалака. Первый из этих законов ис-
пользуется в нелинейной теории упругости для моделирования процесса разупрочнения,
второй — для моделирования процесса упрочнения. В [13] проведено сравнение поведения
пузырьков в указанных двух случаях и в случае, когда оболочка описывается законом
Кельвина — Фойгта, однако сравнение с экспериментальными данными не проводилось и
зависимость материальных констант от размера пузырька не исследовалась.

В [14] предложено рассматривать величину ES в модели (1.7) как функцию измене-
ния площади поверхности пузырька: ES = ES(∆A), где ∆A = (R/Re)

2 − 1. Исследова-
ны два закона, описывающие деформационное разупрочнение: ES(∆A) = ES0 − ES1 ∆A
и ES(∆A) = ES0 exp (−αS ∆A). При оценке констант ES0, ES1, αS использовались ре-
зультаты измерений линейного затухания ультразвука в суспензии липидных пузырьков,
т. е. константы оценивались по осредненным данным для большого количества пузырь-
ков, имеющих различные размеры, а не по осцилляционным кривым для индивидуальных
пузырьков. Показано, что экспоненциальный закон может использоваться для моделиро-
вания режима “только сжатие”, если условие неотрицательности накладывается на вели-
чину σ(R). Это условие означает, что σ(R) вычисляется по формуле (1.7), а ES(∆A) —
по экспоненциальному закону, когда σ(R) > 0, но в случае σ(R) < 0 (на стадии сжатия)
значение σ(R) принимается равным нулю. Однако зависимость констант, введенных в [14],
от размера пузырька не исследовалась.

Попытка ввести нелинейную вязкость предпринята в работе [5]. Была выполнена под-
гонка экспериментальных кривых R(t) с помощью модели (1.2), в которой значение κS

вычислялось по формуле

κS =
∣∣∣ κ0

1 + α|Ṙ|/R
+ κ1

Ṙ

R

∣∣∣, (1.9)

где κ0, α, κ1 — константы. Первое слагаемое в (1.9) — частный случай закона Кросса,
который используется в нелинейной теории вязкости для описания псевдопластичности.
Второе слагаемое введено для моделирования режима “только сжатие”. Показано, что
закон (1.9) действительно позволяет воспроизвести этот режим, а также то, что зависи-
мость κ0 от R0 становится более слабой, но не исчезает.

В данном обзоре не рассматривались работы, в которых описываются непринципи-
альные уточнения и математические варианты представленных выше моделей. Дополни-
тельные списки литературы, посвященной исследованию оболочечных моделей, приведены
в [15, 16].
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2. Взаимодействие со стенками сосудов. Динамику контрастного пузырька, нахо-
дящегося в центре большого кровеносного сосуда, можно моделировать так же, как в слу-
чае пузырька, помещенного в неограниченную жидкость. Однако в случае, когда пузырек
достигает стенки этого сосуда или попадает в капилляр, возникает вопрос, каким обра-
зом близость стенки влияет на акустический отклик пузырька. Первые попытки ответить
на этот вопрос основывались на результатах, полученных в классической акустике для
обычных пузырьков. В этих исследованиях кровеносный сосуд рассматривался как жест-
кая трубка [17, 18]. Такая модель предсказывает, что при уменьшении радиуса сосуда
резонансная частота пузырька уменьшается. Однако в случае кровеносных сосудов при-
менимость модели жесткой стенки вызывает сомнения, поскольку плотность стенок кро-
веносных сосудов несущественно отличается от плотности крови. Применимость модели
жесткой стенки сомнительна также в случае моделирования экспериментов с контрастны-
ми агентами, поскольку в таких экспериментах используются специальные пластиковые
контейнеры, плотность стенок которых близка к плотности воды, обычно являющейся
несущей жидкостью. Предпринимаются попытки разработать более адекватные модели, в
которых стенка рассматривается как несжимаемая жидкость с конечной плотностью или

как упругий материал.
В [19, 20] получены результаты численных расчетов, описывающие поведение пузырь-

ка, пульсирующего в центре малого кровеносного сосуда, стенки которого способны под-
вергаться эластичному растяжению. Закон движения крови в сосуде получен в результате
численного решения уравнения Навье — Стокса. Для моделирования реакции стенок сосу-
да введено эмпирическое уравнение, основанное на экспериментальных данных и описыва-
ющее изменение радиуса сосуда при изменении давления вблизи внутренней поверхности

сосуда. Это уравнение использовалось при численном решении уравнения Навье— Стокса

в качестве граничного условия на внутренней поверхности сосуда. Коэффициент Пуассо-
на для стенок сосуда был выбран равным 0,5, что соответствует несжимаемой жидкости
с конечной плотностью. Показано, что при уменьшении радиуса такого сосуда резонансная
частота пузырька возрастает.

В тех случаях, когда пузырек находится в большом кровеносном сосуде или в экс-
периментальном контейнере, его взаимодействие с ближайшей стенкой можно аппрокси-
мировать как взаимодействие с бесконечной плоскостью, поскольку размер пузырька мал
по сравнению с размером стенки и, следовательно, кривизна стенки не оказывает суще-
ственного влияния. В этом случае взаимодействие пузырька со стенкой можно описать

с использованием модифицированного уравнения Рэлея — Плессета. Для случая жест-
кой стенки такая модификация хорошо известна [21], модификации для упругой стенки
предложены в [22, 23]. В [22] получено уравнение для случая, когда расстояние между
контрастным пузырьком и стенкой существенно превышает размер пузырька:

RR̈
(
1− ρ1 − β

ρ1 + β

R

2d
− β − ρ3

β + ρ3

R

2(d + h)
+

(ρ1 − β)(β − ρ3)

(ρ1 + β)(β + ρ3)

R

2h

)
+

+
3

2
Ṙ2

(
1− ρ1 − β

ρ1 + β

2R

3d
− β − ρ3

β + ρ3

2R

3(d + h)
+

(ρ1 − β)(β − ρ3)

(ρ1 + β)(β + ρ3)

2R

3h

)
=

=
1

ρ1

[
PG0

(R0

R

)3κ
− 4ηL

Ṙ

R
− P0 − Pac(t)− S

]
. (2.1)

Здесь ρ1 — плотность жидкости; β = ρ2ν/(1−ν); ρ2 — плотность стенки; ν — коэффициент

Пуассона для стенки; d — расстояние между центром пузырька и стенкой (предполагается,
что d � R0); ρ3 — плотность жидкости позади стенки; h — толщина стенки. В [22] также
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получено выражение для поля рассеянного давления, создаваемого пузырьком в дальней
зоне:

pscat =
ρ1(R

2R̈ + 2RṘ2)

L

4βρ3

(ρ1 + β)(β + ρ3)
. (2.2)

Здесь L — расстояние от центра пузырька до точки измерения. Предполагается, что
L � d, L � h. Уравнения (2.1), (2.2) могут быть также применены к случаю, когда
позади стенки находится упругая среда, а не жидкость. Для этого достаточно заменить ρ3

выражением ρ3ν3/(1− ν3), где ν3 — коэффициент Пуассона для среды, находящейся поза-
ди стенки. Уравнение (2.1) использовано в [22] для расчета резонансных кривых пузырька
вблизи жесткой и полистироловой стенок. Выбор полистирола обусловлен тем, что именно
такие стенки имеют контейнеры, используемые в экспериментах. Для определения члена S
использовалась модель де Йонга (1.2). Анализ полученных кривых показывает, что вблизи
жесткой стенки резонансная частота пузырька уменьшается по сравнению с ее значением

для неограниченной жидкости, а вблизи полистироловой стенки возрастает.

В [23] рассмотрен случай, когда контрастный пузырек совершает монопольные и ди-
польные осцилляции, находясь в постоянном контакте с упругой стенкой бесконечной тол-
щины. Получены следующие выражения для R(t) и рассеянного давления в дальней зоне:

RR̈ +
3

2
Ṙ2 =

1

τρ1

[
PG0

(R0

R

)3κ
− 4ηL

Ṙ

R
− P0 − Pac(t)− S

]
; (2.3)

pscat =
ρ1(R

2R̈ + 2RṘ2)

L

2β

ρ1 + β
. (2.4)

Здесь τ — безразмерная величина, для вычисления которой используется итерационная
процедура, разработанная в [23]. Значение τ зависит от плотности жидкости ρ1 и пара-
метров стенки ρ2, ν. Для жесткой стенки τ ≈ 1,49, для реальных стенок значение τ меньше.
Например, для системы вода — полистирол τ ≈ 0,62. Из (2.3) следует, что контакт пу-
зырька со стенкой можно моделировать так же, как если бы пузырек находился в неограни-
ченной жидкости с эффективной плотностью ρeff = τρ1. В зависимости от свойств стенки
значение ρeff может быть больше или меньше ρ1. Соответственно при контакте со стенкой
резонансная частота пузырька может уменьшаться или увеличиваться по сравнению с ее

значением в неограниченной жидкости. В [23] выполнены численные расчеты, в которых
для определения S использовалась модель Мармотто (1.8). Показано, что в случае поли-
стироловой стенки резонансная частота пузырька увеличивается, а амплитуда пульсаций
уменьшается. Сдвиг резонансной частоты может приводить к значительному изменению
спектра рассеянного давления пузырька. Например, может существенно измениться соот-
ношение между мощностями основной компоненты и второй гармоники. Следует отметить,
что для системы кровь — сосуд выражение (2.3) предсказывает очень слабые изменения
динамики пузырька, поскольку в этом случае τ ≈ 1. Незначительность этих изменений не
позволяет установить надежные признаки, по которым можно определить момент, когда
целевой агент достигает области патологии, что очень важно для клинической практи-
ки. Возможно, проблема заключается в том, что выражение (2.3) учитывает далеко не
все процессы, происходящие в реальноcти (сдвиговые напряжения в стенке и ее вязкость,
акустические течения, искажения поверхности пузырька и т. д.).
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В [24] получено модифицированное уравнение Рэлея — Плессета, описывающее пуль-
сации пузырька в сжимаемой вязкой жидкости, находящейся между двумя вязкоупругими
слоями конечной толщины:

RR̈ +
3

2
Ṙ2 +

R

R0
(RR̈ + 2Ṙ2) ∗H(t) =

1

ρ1

[
PG0

(R0

R

)3κ
− 4ηL

Ṙ

R
− P0 − Pac(t)− S

]
. (2.5)

Здесь знак “∗” обозначает свертку; H(t) — обратное преобразование Фурье функции H(ω),
описывающей амплитудно-частотную характеристику окружающей среды [24]. Как и мо-
дели, описанные выше, (2.5) предсказывает уменьшение амплитуды пульсаций пузырька в
случае полистироловых слоев. При этом в отличие от других моделей (2.5) предсказывает
не увеличение, а уменьшение резонансной частоты пузырька. В [24] сделано предположе-
ние, что это различие обусловлено учетом вязких эффектов в слоях и жидкости, которые
не были учтены в других моделях. Однако результаты проведенных в [24] численных рас-
четов не подтверждают это предположение, поскольку в расчетах и сдвиговая, и объемная
вязкости слоев были приняты равными нулю вследствие отсутствия данных об этих па-
раметрах. Таким образом, только упругие параметры слоев были полностью учтены, тем
не менее резонансная частота уменьшалась. Что касается вязкости жидкости, то расче-
ты показали, что она оказывает очень незначительное влияние на резонансную частоту

пузырька. Сложность теоретических выкладок, на которых основана модель (2.5), затруд-
няет проверку их корректности, поэтому вопрос о том, почему (2.5) противоречит другим
моделям, остается открытым.

Эксперименты показывают, что наличие ограничивающих поверхностей оказыва-
ет существенное влияние на рассеянный сигнал, создаваемый контрастными агента-
ми [25–28]. В частности, имеются данные о том, что вблизи упругой стенки амплиту-
да пульсаций пузырька значительно уменьшается [27, 28]. Однако известные эксперимен-
тальные данные не позволяют сделать достоверных заключений об изменении резонансной

частоты пузырька. Например, в [27] не проводились измерения резонансной частоты, но
в [22] приведены косвенные свидетельства, которые позволяют предположить, что вблизи
полистироловой стенки резонансная частота увеличивается. В [28] отмечено, что контакт
пузырька с полистироловой стенкой приводит к значительному уменьшению резонансной

частоты. Однако в эксперименте использовались целевые агенты, оболочка которых содер-
жала лиганды — специальные молекулы, которые обеспечивают прилипание пузырька к
заданным клеткам. По-видимому, основное влияние на процесс взаимодействия пузырька
со стенкой оказывали не свойства стенки, а наличие лигандов.

3. Сонопорация. Существует большое количество экспериментальных данных о со-
нопорации, в то время как теоретические исследования находятся на начальной стадии.
Имеющиеся модели основаны на гипотезе, согласно которой источником сонопорации явля-
ются акустические течения, создаваемые пузырьками вблизи клеток [29, 30]. Предполага-
ется, что эти течения приводят к возникновению растягивающих напряжений в клеточной
мембране и как следствие к образованию временных микропор [31–33]. В ряде работ имеют-
ся предположения о том, что проникновение инородных веществ внутрь клеток происходит
не через поры, а посредством иных (биологических) процессов, таких как эндоцитоз [34].
Однако изображения клеточных мембран, подвергшихся воздействию ультразвука и кон-
трастных пузырьков, подтверждают теорию микропор. На рис. 2 приведен пример такого
изображения, полученного с помощью электронного микроскопа. Нельзя с полной уверен-
ностью утверждать, что черные точки, появляющиеся на мембране после воздействия
ультразвука и контрастных пузырьков, — это именно сквозные поры. Однако их вид и
динамика свидетельствуют о том, что данное предположение скорее всего соответствует
действительности. В некоторых работах имеются предположения о том, что появление
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à á

Рис. 2. Изображения клеточной мембраны до (а) и после (б) воздействия уль-
тразвука и контрастных пузырьков, полученные с помощью электронного мик-
роскопа

микропор обусловлено влиянием ударных волн и кавитационных микроструй, которые
генерируются при коллапсе пузырьков [35–37]. Возможно, эти процессы также оказыва-
ют влияние на образование микропор, однако, учитывая имеющиеся экспериментальные
данные, большинство исследователей считают, что образование микропор в основном про-
исходит вследствие наличия акустических течений.

Существующая теория, используемая для оценки сдвиговых напряжений, создаваемых
пузырьком на клеточной мембране, основана на положениях работы У. Ниборга [38]. В [38]
выведена формула для сдвигового напряжения, которое создается на жесткой границе аку-
стическим течением, генерируемым малым звуковым источником, расположенным вблизи
данной границы. С помощью этой формулы сдвиговое напряжение выражается через по-
тенциальное поле скоростей, создаваемое звуковым источником в окружающей жидкости.
Согласно теории Ниборга максимальное напряжение, создаваемое на жесткой плоскости
пульсирующим полусферическим пузырьком, присоединенным к этой плоскости, можно
вычислить следующим образом:

smax =
u2

max

2R0

(ρLηL

πf

)1/2
. (3.1)

Здесь ρL, ηL — плотность и вязкость жидкости; f — задаваемая частота; R0 — равновес-
ный радиус пузырька; umax — максимальная радиальная скорость стенки пузырька. При
использовании амплитуды смещения стенки пузырька ξmax вместо величины umax (3.1)
принимает вид

smax = 2(ρLηL)1/2(πf)3/2ξ2
max/R0. (3.2)

В [39] предложено применять (3.2) для вычисления сдвиговых напряжений, испытыва-
емых клетками вблизи пульсирующего пузырька, а также вблизи вибрирующего провода,
который иногда используется в экспериментах в качестве источника звука. В последнем
случае R0 следует рассматривать как радиус поперечного сечения провода. В [40] пред-
ложено вычислять ξmax с помощью уравнения Рэлея — Плессета, что является обобщени-
ем (3.2) на случай нелинейных пузырьковых пульсаций. В [29] соотношение (3.2) исполь-
зовалось для описания поведения контрастных агентов. При этом для вычисления ξmax

применялась модель де Йонга. В [41] указано, что выражение (3.2), полученное для полу-
сферического пузырька, не является корректным для пузырька, имеющего оболочку. Для
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устранения этого недостатка теория Ниборга была применена для случая сферическо-
го пузырька, находящегося на расстоянии d от жесткой плоскости, причем учитывалось
влияние наличия плоскости на пульсации пузырька. В [41] получено выражение для на-
пряжения

s(ε) = 2(ρLηL)1/2(πf)3/2 ξ2
max

R0

(R0

d

)5
K(ε), K(ε) =

2ε(1− 2ε2)

(1 + ε2)4
,

где ε = x/d; x — расстояние на плоскости (клеточной мембране), отсчитываемое от точки,
являющейся проекцией центра пузырька на плоскость. ФункцияK(ε) имеет максимум при

εmax =
√

(13−
√

129 )/20, следовательно, максимальное напряжение smax = s(εmax) дости-

гается вдоль окружности радиусом εmaxd. В [41] предложено использовать это напряжение
при оценке воздействия контрастного пузырька на клетку, причем значение ξmax должно

вычисляться с помощью модифицированного уравнения Рэлея — Плессета, содержащего
член S, определяемый реологическими свойствами оболочки, и член, учитывающий влия-
ние границы (клеточной мембраны).

Аналитические исследования эффекта сонопорации пока не получили дальнейшего

развития. Однако имеются работы, посвященные численному моделированию поведения

клеточной мембраны под действием ультразвука. Мембрана моделируется как липидный
бислой, макроскопическое поведение которого изучается путем численного интегрирова-
ния системы уравнений, описывающих движение отдельных молекул, составляющих этот
бислой. Данный подход основан на численных методах, используемых в молекулярной ди-
намике [42–44].

Заключение. Количество работ, посвященных исследованию ультразвуковых кон-
трастных агентов, быстро увеличивается. Появляются новые типы агентов [45] и новые
медицинские методики, в которых они используются. Данный обзор позволяет получить
представление о наиболее известных теоретических проблемах, которые возникают при
моделировании динамики микропузырьковых контрастных агентов. Анализ эксперимен-
тальных работ требует проведения отдельного обзора.
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