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ในช่วงหลายปีที่ผ่านมาสังคมได้ใช้รังสีคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในการใช้งานด้านต่างๆ เช่น การใช้งานใน
ด้านอุตสาหกรรมและในครัวเรือน อย่างไรก็ตามอันตรกิริยาระหว่างรังสีคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้ากับร่างกาย
มนุษย์อาจส่งผลกระทบต่อสุขภาพของมนุษย์โดยเฉพาะอย่างย่ิงในเน้ือเย่ือชีวภาพ (Biological Tissues) 
การเพ่ิมขึ้นของอุณหภูมิภายในเนื้อเย่ือชีวภาพอาจส่งผลกระทบต่อการตอบสนองทางสรีรวิทยาทางความ
ร้อน (Thermal Physiologic Response) เช่น การเกิดอาการสั่น การขับเหง่ือ และการเปลี่ยนแปลงขนาด
หลอดเลือด อย่างไรก็ตามผลการตอบสนองทางสรีรวิทยาของเน้ือเย่ือชีวภาพเมื่อได้รับอิทธิพลจากการรังสี
คลื่นแม่เหล็กไฟฟ้ายังไม่เป็นที่เข้าใจกันดี เน่ืองจากความซับซ้อนของโครงสร้างภายในเน้ือเย่ือชีวภาพ 
ดังน้ันวัตถุประสงค์ของงานวิจัยน้ีคือเพ่ือศึกษาการตอบสนองทางสรีรวิทยาทางความร้อนบนเน้ือเย่ือชีวภาพ 
เมื่อได้รับรังสีคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า โดยมีเน้ือเย่ือชีวภาพตัวอย่างที่ทําการศึกษาคือเน้ือเย่ือผิวหนังแบบหลาย
ช้ัน (Multi-Layered Skin Tissue) ในรูปทรงแบบต่าง ๆ และประยุกต์ใช้งานต่อยอดในการศึกษาอิทธิพล
จากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในระหว่างการรักษาโรคมะเร็งโดยใช้คลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในเน้ือเย่ือชีวภาพ ใน
งานวิจัยน้ีได้ทําการศึกษาอิทธิพลของรังสีคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าภายในเน้ือเย่ือผิวหนังแบบหลายช้ัน และการ
ประยุกต์ใช้รังสีคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า เช่น การรักษาโรคมะเร็งผิวหนังหรือโรคมะเร็งในอวัยวะส่วนต่าง ๆ จะ
ถูกศึกษา อิทธิพลของกําลังของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า ความถี่ของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า ความเร็วของเลือด ค่า
ความพรุน ระยะเวลาในการให้ความร้อน และอุณหภูมิของสิ่งแวดล้อมที่ส่งผลต่อการกระจายตัวของ
สนามไฟฟ้าและการกระจายตัวของอุณหภูมิภายในแต่ละส่วนของเน้ือเย่ือผิวหนังแบบหลายช้ันจะถูกศึกษา
อย่างเป็นระบบ นอกจากน้ันอิทธิพลของแบบจําลองการถ่ายเทความร้อนซึ่งประกอบด้วยแบบจําลองไบ
โอฮีท (Bioheat Model) แบบจําลองของ Klinger (Klinger Model) แบบจําลองวัสดุพรุนแบบสมดุลทาง
ความร้อน (Local Thermal Equilibrium (LTE) Porous Media Model) และแบบจําลองวัสดุพรุนแบบ
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ไม่สมดุลทางความร้อน (Local Thermal Non-Equilibrium (LTNE) Porous Media Model) จะถูก
พิจารณาเพ่ือหาแบบจําลองที่เหมาะสมท่ีสุด ผลการศึกษาแสดงให้เห็นว่าพารามิเตอร์ทั้งหมดที่ทําการศึกษา
มีผลต่อการกระจายตัวของสนามไฟฟ้าและการกระจายตัวของอุณหภูมิภายในเน้ือเย่ือผิวหนัง การศึกษานี้มี
ส่วนสําคัญในการทําความเข้าใจพ้ืนฐานของการตอบสนองทางสรีรวิทยาของร่างกายในเน้ือเย่ือชีวภาพ
ประเภทต่าง ๆ เมื่อได้รับอิทธิพลจากรังสีคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าที่ใช้งาน เช่น การใช้งานที่เก่ียวข้องกับการ
ทําลายเซลล์มะเร็งผิวหนังส่วนต่าง ๆ ด้วยความร้อน 

 
คําหลัก : คลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า, การถ่ายเทความร้อน, เน้ือเย่ือผิวหนังแบบหลายช้ัน, วัสดุพรุน 
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Abstract: 
 

In recent years, society has increased utilization of electromagnetic radiation in 
various applications such as industrial and household applications. This radiation interacts 
with the human body and may lead to detrimental effects on human health, especially 
on biological tissues. The temperature increases in biological tissues maybe significantly 
influences the thermal physiologic response such as shivering, regulatory sweating and 
vasomotion. However, the resulting thermo-physiologic response of the biological tissues 
subjected to an electromagnetic radiation is not well understood due to the complexity 
of the configurations in biological tissues. Therefore, the aim of this research is to learn 
more about thermal physiologic response on the biological tissues exposed to 
electromagnetic radiation. In this work, biological tissues are studied including multi-
layered skin tissue in various shapes. Applications of electromagnetic radiation such as 
therapeutic skin cancer or cancer in the organs are analyzed. The effects of 
electromagnetic wave power, electromagnetic wave frequency, blood velocity, porosity, 
heating time and ambient temperature on distributions of electromagnetic field and 
temperature within each part of the multi-layered skin tissue are systematically 
investigated. In addition, the effects of heat transfer model includes bioheat model, 
Klinger model, local thermal equilibrium (LTE) porous media model and local thermal 
non-equilibrium (LTNE) porous media model are considered to find a model that is most 
appropriate. The obtained results showed that all parameters have a significant effect on 
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the electromagnetic field and temperature distributions within skin tissue. This 
investigation provides the essential aspects for a fundamental understanding of thermo-
physiologic response within several types of biological tissues subjected to an 
electromagnetic radiation while experiencing an applied electromagnetic radiation such as 
applications related to the skin cancer thermal ablation. 

 
Keywords: Electromagnetic Wave, Heat transfer, Multi-layered Skin tissue, Porous media 
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Executive Summary 

 
1. ความสําคัญและที่มาของปัญหาท่ีทําการวิจัย 

 
พลังงานจากคล่ืนแม่เหล็กไฟฟ้า (Electromagnetic Energy) เป็นหน่ึงในแหล่งพลังงานความร้อน

ที่มีความทันสมัยและนิยมนํามาใช้เป็นแหล่งให้ความร้อนมากกว่าการทําความร้อนแบบด้ังเดิม 
(Conventional Heating Method) เน่ืองจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าสามารถทะลุทะลวงเข้าไปในบริเวณด้าน
ในของผิววัสดุที่ต้องการให้ความร้อน จึงทําให้เกิดความร้อนได้อย่างรวดเร็ว จัดเป็นพลังงานสะอาด 
สามารถควบคุมในการใช้งานได้ง่าย มีประสิทธิภาพด้านพลังงานที่สูง และผลผลิตยังคงมีคุณภาพที่สูง 
ดังน้ันต้ังแต่อดีตจนถึงปัจจุบันในช่วงหลายปีที่ผ่านมา สังคมจึงได้ใช้คลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในการใช้งานด้าน
ต่าง ๆ ทั้งการใช้งานในด้านอุตสาหกรรมและในด้านครัวเรือน รวมท้ังใช้พลังงานความร้อนจากคลื่น
แม่เหล็กไฟฟ้าในการรักษาโรคมะเร็ง (Thermal Ablation) อย่างไรก็ตามอันตรกิริยาระหว่างคลื่น
แม่เหล็กไฟฟ้ากับร่างกายมนุษย์หรือในเน้ือเย่ือส่วนต่าง ๆ ของร่างกาย ซึ่ งจัดเป็นวัสดุชีวภาพ 
(Biomaterials) ในระหว่างการใช้งานอาจส่งผลกระทบต่อสุขภาพของมนุษย์ได้ โดยเฉพาะการเพ่ิมขึ้นของ
อุณหภูมิแม้เพียงเล็กน้อยภายในเน้ือเย่ือชีวภาพส่วนต่าง ๆ ของร่างกาย อาจส่งผลกระทบต่อการตอบสนอง
ทางสรีรวิทยาทางความร้อน (Thermal Physiologic Response) ได้ เช่น การเกิดอาการสั่น การขับของ
เหง่ือ และการเปลี่ยนแปลงขนาดหลอดเลือด อย่างไรก็ตามผลการตอบสนองทางสรีรวิทยาของเนื้อเย่ือ
ชีวภาพเมื่อได้รับอิทธิพลจากการคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้ายังไม่เป็นที่เข้าใจกันดี โดยในอดีตที่ผ่านมารายงานการ
วิจัยที่ศึกษาเก่ียวกับการถ่ายเทความร้อนและอันตรกิริยาระหว่างคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้ากับร่างกายมนุษย์ใน
เน้ือเยื่อชีวภาพยังมีอยู่จํากัดน้อยมาก โดยเฉพาะในภาคทฤษฎี ด้วยเหตุผลของความซับซ้อนใน
ปรากฏการณ์ อันเน่ืองมาจากศาสตร์ดังกล่าวน้ีต้องอาศัยองค์ความรู้ในหลายสาขาเข้าด้วยกัน กล่าวคือ 
ความรู้ทางด้านการแผ่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า การไหลของเลือดและการถ่ายเทความร้อน ตลอด
ถึงความซับซ้อนของโครงสร้างภายในเน้ือเย่ือชีวภาพประเภทต่าง ๆ ทั้งน้ีเพราะเน้ือเย่ือชีวภาพประเภทต่าง 
ๆ โดยส่วนใหญ่จะสามารถจัดเป็นวัสดุพรุน (Porous Media) กล่าวคือ ประกอบด้วย 2 สถานะ คือ สถานะ
ของแข็งหรือสถานะเน้ือเย่ือ หรือ Solid/Tissue Phases / Matrix และสถานะของเหลวหรือสถานะเลือด
หรือ Liquid/Blood Phases ภายในช่องว่างหรือรูพรุน นอกจากน้ันจําเป็นต้องใช้ระเบียบวิธีเชิงคํานวณ
ทางตัวเลขขั้นสูง เพ่ือหาคําตอบของปัญหาที่มีความเป็นไม่เชิงเส้นสูง (Strongly Non-Linear Problem) 
และการประดิษฐ์โปรแกรมคอมพิวเตอร์ที่มีความแม่นยําและมีสมรรถนะสูงในการแก้ปัญหา  

ในงานวิจัยน้ีได้เน้นศึกษาในรูปแบบการวิเคราะห์เชิงทฤษฎีเพ่ือศึกษาการตอบสนองทางสรีรวิทยา
ทางความร้อนของเน้ือเย่ือชีวภาพเมื่อได้รับรังสีจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในระหว่างการใช้งาน โดยมีเน้ือเยื่อ
ชีวภาพกรณีศึกษาตัวอย่างคือเน้ือเย่ือผิวหนังแบบหลายช้ัน (Multi-Layered Skin Tissue) ในรูปทรงแบบ
ต่าง ๆ และประยุกต์ใช้งานต่อยอดในการศึกษาอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในระหว่างการรักษา
โรคมะเร็งโดยใช้คลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในเน้ือเย่ือชีวภาพ ในงานวิจัยน้ีได้ทําการศึกษาอิทธิพลของตัวแปรต่าง 
ๆ ที่สําคัญต่อกระบวนการทําความร้อนจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า เช่น อิทธิพลของกําลังของคลื่น
แม่เหล็กไฟฟ้า ความถี่ของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า ความเร็วของเลือด ค่าความพรุน ระยะเวลาในการให้ความ
ร้อน และอุณหภูมิของสิ่งแวดล้อมที่ส่งผลต่อการกระจายตัวของสนามไฟฟ้าและการกระจายตัวของ
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อุณหภูมิภายในแต่ละส่วนของเน้ือเย่ือผิวหนังแบบหลายช้ันจะถูกศึกษาอย่างเป็นระบบ นอกจากน้ันอิทธิพล
ของแบบจําลองการถ่ายเทความร้อนซึ่งประกอบด้วยแบบจําลองไบโอฮีท (Bioheat Model แบบจําลอง
ของ Klinger (Klinger Model) แบบจําลองวัสดุพรุนแบบสมดุลทางความร้อน (Local Thermal 
Equilibrium (LTE) Porous Media Model) และแบบจําลองวัสดุพรุนแบบไม่สมดุลทางความร้อน 
(Local Thermal Non-Equilibrium (LTNE) Porous Media Model) จะถูกพิจารณาเพ่ือหาแบบจําลอง
การถ่ายเทความร้อนที่มีความเหมาะสมท่ีสุด โดยทําการเปรียบเทียบผลความถูกต้องของแบบจําลองที่
พัฒนากับผลจากงานวิจัยอ่ืน ๆ ที่เก่ียวข้อง เพ่ือทําการศึกษาอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าภายในเน้ือเย่ือ
ชีวภาพตัวอย่าง ทั้งในกรณีวัสดุชีวภาพแบบของแข็งเน้ือเดียว (Solid Biomaterials) และในกรณีวัสดุ
ชีวภาพแบบวัสดุพรุน (Porous Biomaterials) ซึ่งงานวิจัยน้ีได้มุ่งเน้นสําหรับการสร้างแบบจําลองของ
ปัญหาที่มีความเหมาะสมและมีประสิทธิภาพ สําหรับกรณีการศึกษาต่างๆ เพ่ือลดข้อจํากัดด้านการทดลอง
จริงภายในร่างกายมนุษย์ และต่อยอดเชิงประยุกต์ในเชิงวิศวกรรมทางการแพทย์  

โดยการดําเนินการวิจัยจะแบ่งการศึกษาและการวิเคราะห์ออกเป็นสองส่วนหลัก ๆ คือ การศึกษา
ในรูปแบบการวิเคราะห์เชิงทฤษฎีเพ่ือศึกษาการตอบสนองทางสรีรวิทยาทางความร้อนของวัสดุชีวภาพ
ตัวอย่างคือเน้ือเย่ือผิวหนังแบบหลายช้ัน ในรูปทรงแบบต่าง ๆ เมื่อได้รับรังสีจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าใน
ระหว่างการใช้งาน และประยุกต์ใช้งานต่อยอดในการศึกษาอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในระหว่างการ
รักษาโรคมะเร็งโดยใช้คลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในวัสดุทางชีวภาพ โดยการดําเนินการวิจัยในทั้งสองส่วนน้ีจะเริ่ม
จากศึกษาค้นคว้าเก่ียวกับงานวิจัยและทฤษฎีที่ เ ก่ียวข้องกับทฤษฎีการแพร่กระจายตัวของคลื่น
แม่เหล็กไฟฟ้า ทฤษฎีการถ่ายเทความร้อน และทฤษฎีของวัสดุพรุน ศึกษากลไกการถ่ายเทความร้อนอัน
เกิดจากอันตรกิริยากับคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า วิเคราะห์พารามิเตอร์ต่าง ๆ ที่ส่งผลกับการแพร่กระจายตัวของ
คลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า และการถ่ายเทความร้อน ที่ส่งผลต่อรูปแบบการกระจายตัวของสนามไฟฟ้าและการ
กระจายตัวของอุณหภูมิภายในเน้ือเย่ือชีวภาพ ทําการสร้างแบบจําลองแบบจําลองทางคณิตศาสตร์ทาง
ทฤษฏี พัฒนาและใช้สมการที่เก่ียวข้องกับการแพร่กระจายตัวของคล่ืนแม่เหล็กไฟฟ้าและการถ่ายเทความ
ร้อนในการแก้ปัญหา ทําการเปรียบเทียบความถูกต้องของแบบจําลองที่ได้รับการพัฒนา ศึกษาอิทธิพลของ
พารามิเตอร์ต่าง ๆ  ทําการวิเคราะห์ผลการวิจัย สรุปผลการวิจัย และจัดทําเอกสารรายงานวิจัย 

ผลจากการวิจัยน้ีมีประโยชน์ในหลายด้าน หากพิจารณาประโยชน์ด้านงานวิจัยและองค์ความรู้  
ผลจากการศึกษาในโครงการวิจัยน้ีจะเป็นประโยชน์พ้ืนฐานในการแสดงให้เห็นลักษณะการแพร่กระจายตัว
ของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าและลักษณะการถ่ายโอนความร้อนภายในเน้ือเย่ือชีวภาพในกรณีศึกษาต่าง ๆ ใน
ระหว่างเมื่อได้รับอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า สามารถใช้เป็นพ้ืนฐานในการประยุกต์และต่อยอดด้าน
การวิจัยที่เก่ียวข้องกับการใช้ประโยชน์จากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในงานทางด้านวิศวกรรมการแพทย์ จะทําให้
ทราบกลไกจากแบบจําลองทางคณิตศาสตร์ที่สามารถอธิบายลักษณะการแพร่กระจายตัวของคลื่น
แม่เหล็กไฟฟ้า และการถ่ายเทความร้อน รวมท้ังได้รับความรู้ในเรื่องที่เก่ียวข้องกับความก้าวหน้าและ
เทคโนโลยีในงานวิจัยทางด้านพลังงานประยุกต์ การถ่ายเทความร้อน การแพร่กระจายตัวของคล่ืน
แม่เหล็กไฟฟ้า และเชิงประยุกต์ด้านการแพทย์  
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บทที่ 1 
บทนําและความสําคัญของปัญหา 

 
 
1.1 บทนําและความสําคัญของปัญหา 
 

คลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า (Electromagnetic Wave) คือ คลื่นชนิดหน่ึงที่เคลื่อนที่โดยไม่ต้องอาศัย
ตัวกลาง  จึ งสามารถเค ล่ือนที่ ในสุญญากาศไ ด้  เ กิดขึ้ น โดยอา ศัยการ เห น่ียวนํา กันระหว่าง
สนามไฟฟ้า (Electric Field) และสนามแม่เหล็ก (Magnetic Field) โดยสนามไฟฟ้าและสนามแม่เหล็กจะ
มีทิศทางต้ังฉากซึ่งกันและกัน และต้ังฉากกับทิศการเคลื่อนที่ โดยคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าจะมีช่วงความถี่และ
ช่วงความยาวที่แตกต่างกันโดยมีลักษณะเฉพาะตัว จึงมักแบ่งประเภทและการนําไปใช้ของคลื่น
แม่ เหล็กไฟฟ้าตามช่วงความถี่และช่วงความยาวท่ีแตกต่างกัน  หรือที่ เรียกว่า สเปกตรัมคลื่น
แม่เหล็กไฟฟ้า (Electromagnetic Spectrum) ซึ่งหากเรียงลําดับตามค่าช่วงความถี่จากค่าความถ่ีตํ่าไปยัง
ค่าความถ่ีสูงจะได้ดังน้ี คลื่นวิทยุ ไมโครเวฟ รังสีอินฟราเรด แสงที่ตามองเห็น รังสีอัลตราไวโอเลต รังสี
เอกซ์ และรังสีแกมมา โดยคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าจะมีสมบัติคือไม่ต้องใช้ตัวกลางในการเคลื่อนที่ มีอัตราเร็ว
ของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าทุกชนิดในสุญญากาศเท่ากับ อัตราเร็วของแสง จัดเป็นคลื่นตามขวาง สามารถ
ถ่ายเทพลังงานจากที่หน่ึงไปอีกที่หน่ึง ไม่มีประจุไฟฟ้า คลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าที่ถูกปล่อยออกมาจะถูกดูดกลืน
โดยวัสดุได้ สามารถแทรกสอด สะท้อน หักเห และเลี้ยวเบนได้ ด้วยคุณสมบัติดังกล่าวและความแตกต่าง
ของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในแต่ละประเภท คลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าจึงถูกนํามาใช้งานในด้านต่าง ๆ ตามความ
เหมาะสม  

พลังงานจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า (Electromagnetic Energy) เป็นหน่ึงในแหล่งพลังงานความ
ร้อนที่มีความทันสมัยและนิยมนํามาใช้เป็นแหล่งให้ความร้อนมากกว่าการทําความร้อนแบบด้ังเดิม 
(Conventional Heating Method) เน่ืองจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าสามารถทะลุทะลวงเข้าไปในบริเวณด้าน
ในของผิววัสดุที่ต้องการให้ความร้อน จึงทําให้เกิดความร้อนได้อย่างรวดเร็ว จัดเป็นพลังงานสะอาด 
สามารถควบคุมในการใช้งานได้ง่าย มีประสิทธิภาพด้านพลังงานที่สูง และผลผลิตยังคงมีคุณภาพที่สูง 
ดังน้ันต้ังแต่อดีตจนถึงปัจจุบันในช่วงหลายปีที่ผ่านมาสังคมจึงได้ใช้รังสีคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในการใช้งานด้าน
ต่าง ๆ ทั้งการใช้งานในด้านอุตสาหกรรมและในด้านครัวเรือน (Klinbun, W. and Rattanadecho, P., 
2012) รวมท้ังใช้พลังงานความร้อนจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในการรักษาโรคมะเร็ง (Thermal Ablation) 
(Katrina, F.C., and Damian, E.D., 2014) อย่างไรก็ตามอันตรกิริยาระหว่างรังสีคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้ากับ
ร่างกายมนุษย์หรือในเน้ือเย่ือส่วนต่าง ๆ ของร่างกาย ซึ่งจัดเป็นวัสดุชีวภาพ (Biological Material) ใน
ระหว่างการใช้งานอาจส่งผลกระทบต่อสุขภาพของมนุษย์ การเพ่ิมขึ้นเพียงเล็กน้อยของอุณหภูมิภายใน
เนื้อเย่ือส่วนต่าง ๆ ของร่างกาย อาทิ การเพ่ิมขึ้นของอุณหภูมิเพียง 1 °C ภายในสมองของอมนุษย์ อาจ
ส่งผลกระทบต่อเซลล์ประสาทเด่ียวและฟังก์ชันเครือข่ายประสาทได้ (Elwassif, et al., 2006) และหาก
ร่างกายของมนุษย์มีอุณหภูมิเพ่ิมขึ้นถึง 40 °C อาจก่อให้เกิดความเสียหายแก่เน้ือเย่ือได้  (Datta, A., et 
al., 2009) Guyton, A.C., และ Hall, J. E.  (Guyton, A. C., and Hall, J. E. 1996) ได้ระบุว่าขีดจํากัด
ของการเพ่ิมขึ้นของอุณหภูมิที่ไม่นําไปสู่ความเสียหายทางด้านสรีรวิทยาทางความร้อนคือ 3-5 °C เท่าน้ัน 
นอกจากน้ันการเพ่ิมขึ้นของอุณหภูมิอาจส่งผลกระทบต่อการตอบสนองทางสรีรวิทยาทางความร้อน 
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(Thermal Physiologic Response) เช่น การเกิดอาการสั่น การขับเหง่ือ และการเปลี่ยนแปลงขนาด
หลอดเลือดได้ ดังน้ันการศึกษาการถ่ายเทความร้อนและการตอบสนองด้านสรีรวิทยาทางความร้อนภายใน
เน้ือเย่ือชีวภาพเมื่อได้รับอิทธิพลจากการแผ่รังสีของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าจึงเป็นหัวข้อที่กําลังได้รับความสนใจ
และมีความจําเป็นเพ่ือเป็นพ้ืนฐานในการหาทางป้องกันอันตรายจากการได้รับอิทธิพลจากคลื่น
แม่เหล็กไฟฟ้าในระหว่างการใช้งานด้านต่าง ๆ 

มีงานวิจัยบางส่วนที่ทําการรายงานผลกระทบต่อวัสดุชีวภาพจากการได้รับอิทธิพลจากคลื่น
แม่เหล็กไฟฟ้า  (Spiegel, 1984,  Ibrahiem et al., 2005 และ Moore et al., 2017) อย่างไรก็ตามผล
การตอบสนองทางสรีรวิทยาของเน้ือเย่ือผิวหนังเมื่อได้รับอิทธิพลจากการรังสีคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้ายังไม่เป็นที่
เข้าใจกันดี โดยในอดีตที่ผ่านมา รายงานการวิจัยที่ศึกษาเก่ียวกับอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าต่อการ
ถ่ายเทความร้อนภายในวัสดุชีวภาพยังมีอยู่จํากัดน้อยมาก โดยเฉพาะในภาคทฤษฎี ด้วยเหตุผลของความ
ซับซ้อนในปรากฏการณ์ อันเน่ืองมาจากศาสตร์ดังกล่าวน้ีต้องอาศัยองค์ความรู้ในหลายสาขาเข้าด้วยกัน ซึ่ง
ต้องทําการวิเคราะห์ทั้งการแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าและการถ่ายเทความร้อน ตลอดถึงความ
ซับซ้อนของโครงสร้างภายในวัสดุชีวภาพประเภทต่าง ๆ ทั้งน้ีเพราะวัสดุชีวภาพโดยส่วนใหญ่จะสามารถ
จัดเป็นวัสดุพรุน (Porous Media) กล่าวคือ ประกอบด้วย 3 สถานะ คือ สถานะของแข็งหรือสถานะ
เน้ือเย่ือ หรือ Solid/Tissue Phases / Matrix และสถานะของเหลวหรือสถานะเลือดหรือ Liquid/Blood 
Phases ภายในช่องว่างหรือรูพรุน ดังน้ันที่ผ่านมางานวิจัยที่ทําการศึกษาอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าต่อ
การถ่ายเทความร้อนภายในวัสดุชีวภาพโดยส่วนมากมักใช้แบบจําลองไบโอฮีท (Bioheat Model) ผ่าน
สมการไบโอฮีท (Bioheat Equation) ซึ่งคิดค้นครั้งแรกโดย Pennes (Pennes, H. H., 1948) ในการ
วิเคราะห์ ซึ่งแบบจําลองดังกล่าวน้ันเป็นแบบจําลองทีมีความง่ายจึงเป็นที่นิยมนํามาศึกษา แต่อย่างไรก็ตาม
แบบไบโอฮีทอยู่บนสมมติฐานที่สมมติให้อุณหภูมิเลือดภายในหลอดเลือดฝอย (Capillary) เท่ากับอุณหภูมิ
ของแกนของร่างกาย ทําให้อุณหภูมิภายในหลอดเลือดฝอยเท่ากับอุณหภูมิของเลือดภายในเส้นเลือดหลัก 
(เส้นเลือดแดงใหญ่และเส้นเลือดดําใหญ่) พิจารณาโครงสร้างภายในเป็นแบบเดียว (Homogenous 
Material) และอยู่บนพ้ืนฐานการถ่ายเทความร้อนด้วยการนําความร้อน (Conduction heat transfer) 
เป็นกลไกหลัก ดังน้ันหากมีการศึกษาอิทธิพลของการแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าภายในวัสดุ
ชีวภาพประเภทต่าง ๆ โดยใช้แบบจําลองของวัสดุ (Porous Media Model) จะส่งผลให้ได้ผลการศึกษาที่มี
ความใกล้เคียงกับปัญหาจริงมากย่ิงขึ้น  

ในงานวิจัยน้ีได้เน้นศึกษาในรูปแบบการวิเคราะห์เชิงทฤษฎีเพ่ือศึกษาการตอบสนองทาง
สรีรวิทยาทางความร้อนของวัสดุชีวภาพเม่ือได้รับรังสีจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในระหว่างการใช้งาน โดยมี
วัสดุชีวภาพตัวอย่างคือเน้ือเย่ือผิวหนังแบบหลายช้ัน (Multi-Layered Skin Tissue) ในรูปทรงแบบต่าง ๆ 
และประยุกต์ใช้งานต่อยอดในการศึกษาอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในระหว่างการรักษาโรคมะเร็งโดย
ใช้คลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในวัสดุทางชีวภาพ ในงานวิจัยน้ีได้ทําการศึกษาอิทธิพลของตัวแปรต่าง ๆ ที่สําคัญต่อ
กระบวนการทําความร้อนจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า เช่น อิทธิพลของกําลังของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า ความถี่ของ
คลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า ความเร็วของเลือด ค่าความพรุน ระยะเวลาในการให้ความร้อน และอุณหภูมิของ
สิ่งแวดล้อมที่ส่งผลต่อการกระจายตัวของสนามไฟฟ้าและการกระจายตัวของอุณหภูมิภายในแต่ละส่วนของ
เน้ือเย่ือผิวหนังแบบหลายช้ันจะถูกศึกษาอย่างเป็นระบบ นอกจากน้ันอิทธิพลของแบบจําลองการถ่ายเท
ความร้อนซึ่งประกอบด้วยแบบจําลองไบโอฮีท (Bioheat Model) แบบจําลองของ Klinger (Klinger 
Model) แบบจําลองวัสดุพรุนแบบสมดุลทางความร้อน (Local Thermal Equilibrium (LTE) Porous 
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Media Model) และแบบจําลองวัสดุพรุนแบบไม่สมดุลทางความร้อน (Local Thermal Non-
Equilibrium (LTNE) Porous Media Model) จะถูกพิจารณาเพ่ือหาแบบจําลองที่เหมาะสมท่ีสุด โดยทํา
การเปรียบเทียบผลจากความถูกต้องของแบบจําลองที่พัฒนากับผลจากงานวิจัยที่ เ ก่ียวข้อง เพ่ือ
ทําการศึกษาอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าภายในเน้ือเย่ือชีวภาพตัวอย่างคือเน้ือเย่ือผิวหนังแบบหลายช้ัน
ทั้งในกรณีวัสดุชีวภาพแบบของแข็งเน้ือเดียว (Solid Biological Materials) และในกรณีวัสดุพรุน 
(Porous Media Biological Materials) ผลจากการศึกษาจะเป็นประโยชน์พ้ืนฐานในการแสดงให้เห็น
ลักษณะการแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าและลักษณะการถ่ายโอนความร้อนภายในเน้ือเย่ือ
ชีวภาพในกรณีศึกษาต่าง ๆ เมื่อได้รับอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า และสามารถใช้เป็นพ้ืนฐานในการ
ประยุกต์และต่อยอดด้านการวิจัยที่เก่ียวข้องกับการใช้ประโยชน์จากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในงานด้าน
การแพทย์ 

 
1.2 วัตถุประสงค์ของโครงการวิจัย 
 

โครงการวิจัยน้ีมีวัตถุประสงค์เพ่ือศึกษาอิทธิพลของการแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า
และอิทธิพลของพารามิเตอร์ต่าง ๆ ที่ส่งผลต่อการเพ่ิมขึ้นของอุณหภูมิภายในเน้ือเย่ือส่วนต่าง ๆ ของ
ร่างกาย และการตอบสนองทางสรีรวิทยาทางความร้อน โดยโครงการวิจัยจะเน้นไปที่การใช้ระเบียบวิธีเชิง
ตัวเลข โดยเปรียบเทียบผลที่ได้จากการงานวิจัยที่เก่ียวข้อง ซึ่งวัตถุประสงค์หลักของงานวิจัยมีรายละเอียด
ดังน้ี 

1. เพ่ือศึกษาการตอบสนองทางสรีรวิทยาทางความร้อนภายในเน้ือเย่ือชีวภาพส่วนต่าง ๆ ของ
ร่างกายเมื่อได้รับอิทธิพลของการแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า 

2. เพ่ือพัฒนาแบบจําลองทางคณิตศาสตร์ที่ครอบคลุมทั้งการแพร่กระจายคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า 
การไหลเวียนของเลือด และการถ่ายเทความร้อนภายในเน้ือเย่ือส่วนชีวภาพต่าง ๆ ของร่างกาย ทั้งในกรณี
วัสดุชีวภาพแบบของแข็งเน้ือเดียว (Solid Biological Materials) และในกรณีวัสดุพรุน (Porous Media 
Biological Materials) 

3. เพ่ือศึกษาผลกระทบของตัวแปรต่าง ๆ อันได้แก่ อิทธิพลของกําลังของคล่ืนแม่เหล็กไฟฟ้า 
ความถี่ของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า ความเร็วของเลือด ค่าความพรุน ระยะเวลาในการให้ความร้อน และ
อุณหภูมิของสิ่งแวดล้อมที่ส่งผลต่อการกระจายตัวของสนามไฟฟ้าและการกระจายตัวของอุณหภูมิภายใน
แต่ละส่วนของเน้ือเย่ือส่วนต่าง ๆ ของร่างกาย 

4. เพ่ือให้เกิดความเข้าใจพ้ืนฐานเกี่ยวกับการตอบสนองทางสรีรวิทยาของร่างกายในเน้ือเย่ือ
ชีวภาพที่ได้รับอิทธิพลของการแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า ซึ่งจะช่วยในการประยุกต์ใช้ในด้าน
การรักษาโรคและผลกระทบด้านสุขภาพ 
 
1.3 แผนการทาํโครงการวิจัย 
 

โครงการวิจัยน้ีจะแบ่งการศึกษาและการวิเคราะห์ออกเป็นสองส่วนหลัก ๆ คือ การศึกษาใน
รูปแบบการวิเคราะห์เชิงทฤษฎีเพ่ือศึกษาการตอบสนองทางสรีรวิทยาทางความร้อนของวัสดุชีวภาพ
ตัวอย่างคือเน้ือเย่ือผิวหนังแบบหลายช้ัน ในรูปทรงแบบต่าง ๆ เมื่อได้รับรังสีจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าใน
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ระหว่างการใช้งาน และการประยุกต์ใช้งานต่อยอดในการศึกษาอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในระหว่าง
การรักษาโรคมะเร็งโดยใช้คลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในวัสดุทางชีวภาพ ซึ่งแผนการดําเนินงานในโครงการวิจัยน้ีมี
ดังน้ี 

1. ศึกษางานวิจัยและทฤษฎีที่เก่ียวข้องกับทฤษฎีการแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า 
ทฤษฎีการถ่ายเทความร้อน และทฤษฎีของวัสดุพรุน  

2. ศึกษากลไกการถ่ายเทความร้อนอันเกิดจากอันตรกิริยากับคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า และทําการ
วิเคราะห์พารามิเตอร์ต่าง ๆ ที่ส่งผลกับการแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า และการถ่ายเทความ
ร้อน ที่ส่งผลต่อรูปแบบการกระจายตัวของสนามไฟฟ้าและการกระจายตัวของอุณหภูมิภายในเน้ือเย่ือ
ชีวภาพประเภทต่าง ๆ  

3. ทําการสร้างแบบจําลองแบบจําลองทางคณิตศาสตร์ทางทฤษฏี พัฒนา และใช้สมการที่
เก่ียวข้องกับการแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าและการถ่ายเทความร้อนในการแก้ปัญหา  

4. ทําการเปรียบเทียบความถูกต้องของแบบจําลองที่ได้รับการพัฒนา  
5. ศึกษาอิทธิพลของพารามิเตอร์ต่าง ๆ  
6. ทําการวิเคราะห์ผลการวิจัย  
7. สรุปผลการวิจัย  
8. ทําการเขียนบทความทางวิชาการเพ่ือตีพิมพ์เผยแพร่ และจัดทําเอกสารรายงานวิจัย 

 
 
1.4 ขอบเขตโครงการวิจัย 
 

โครงการวิจัยน้ีจะทําการศึกษาในรูปแบบการวิเคราะห์เชิงทฤษฎีเพ่ือศึกษาการตอบสนองทาง
สรีรวิทยาทางความร้อนของวัสดุชีวภาพเมื่อได้รับรังสีจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในระหว่างการใช้งาน โดยแบ่ง
การศึกษาออกเป็นสองส่วนใหญ่ ๆ โดยแต่ละส่วนมีขอบเขตการศึกษาดังน้ี 

1. การศึกษาในรูปแบบการวิเคราะห์เชิงทฤษฎีเพ่ือศึกษาการตอบสนองทางสรีรวิทยาทาง
ความร้อนของวัสดุชีวภาพตัวอย่างคือเน้ือเย่ือผิวหนังแบบหลายช้ัน ในรูปทรงแบบต่าง ๆ เมื่อได้รับรังสีจาก
คลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในระหว่างการใช้งาน ซึ่งขอบเขตการศึกษาในส่วนน้ีมีดังน้ี 

1.1 การศึกษาในรูปแบบการวิเคราะห์เชิงทฤษฎีเพ่ือศึกษาการตอบสนองทางสรีรวิทยา
ทางความร้อนของวัสดุชีวภาพตัวอย่างคือเน้ือเย่ือผิวหนังแบบหลายช้ัน ในรูปทรงสี่เหลี่ยม โดยทําการศึกษา
อิทธิพลของ 

 อัตราการแพร่กระจายตัวของเลือด (Blood Perfusion Rate) 
 ฟลักซ์ความร้อน (Heat Flux) 
 อัตราการไหลของเลือด 
 สิ่งแวดล้อมภายนอก (อิทธิพลเน่ืองจากการพาความร้อน) 
 แบบจําลองการถ่ายเทความร้อนประเภทต่าง ๆ  

1.2 การประยุกต์ใช้งานต่อยอดในการศึกษาอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในระหว่าง
การรักษาโรคมะเร็งโดยใช้คลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในวัสดุทางชีวภาพ โดยทําการศึกษาอิทธิพลของ 

 อัตราการแพร่กระจายตัวของเลือด (Blood Perfusion Rate) 
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 ฟลักซ์ความร้อน (Heat Flux) 
 อัตราการไหลของเลือด 
 สิ่งแวดล้อมภายนอก (อิทธิพลเน่ืองจากการพาความร้อน) 
 แบบจําลองการถ่ายเทความร้อนประเภทต่าง ๆ  

 

2. การประยุกต์ใช้งานต่อยอดในการศึกษาอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในระหว่างการรักษา
โรคมะเร็งโดยใช้คลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในวัสดุทางชีวภาพ โดยทําการศึกษาอิทธิพลของ 

 แบบจําลองการถ่ายเทความร้อนประเภทต่าง ๆ  
 ขนาดของเน้ืองอก 
 ค่าความพรุน 
 ค่ากําลังจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า 
 

โดยการศึกษาในแต่ละส่วนน้ีจะกาสร้างแบบจําลองทางคณิตศาสตร์ ใช้สมการในการวิเคราะห์ 
และใช้ระเบียบวิธีในการศึกษาท่ีแตกต่างกัน โดยจะกล่าวถึงผลการศึกษาในแต่ละส่วนโดยแยกออกจากกัน
และทําการวิเคราะห์ผลการวิจัยในแต่ละส่วน ซึ่งจะแสดงผลการศึกษาในแต่ละบทถัดไป 

 
 

1.5 ประโยชน์ที่คาดว่าจะได้รับ 
 

ประโยชน์ที่คาดว่าจะได้รับจากการทําโครงการวิจัยน้ี มีดังน้ี 
1. สามารถศึกษาการตอบสนองทางสรีรวิทยาทางความร้อนภายในเน้ือเย่ือชีวภาพส่วนต่าง ๆ 

ของร่างกายเมื่อได้รับอิทธิพลของการแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า 
2. สามารถพัฒนาแบบจําลองทางคณิตศาสตร์ที่ครอบคลุมทั้ งการแพร่กระจายคลื่น

แม่เหล็กไฟฟ้า การไหลเวียนของเลือด และการถ่ายเทความร้อนภายในเน้ือเย่ือส่วนชีวภาพต่าง ๆ ของ
ร่างกาย ทั้งในกรณีวัสดุชีวภาพแบบของแข็งเน้ือเดียว (Solid Biological Materials) และในกรณีวัสดุพรุน 
(Porous Media Biological Materials) 

3. สามารถศึกษาผลกระทบของตัวแปรต่าง ๆ อันได้แก่ อิทธิพลของกําลังของคลื่น
แม่เหล็กไฟฟ้า ความถี่ของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า ความเร็วของเลือด ค่าความพรุน ระยะเวลาในการให้ความ
ร้อน และอุณหภูมิของสิ่งแวดล้อมที่ส่งผลต่อการกระจายตัวของสนามไฟฟ้าและการกระจายตัวของ
อุณหภูมิภายในแต่ละส่วนของเน้ือเย่ือส่วนต่าง ๆ ของร่างกาย 

4. สามารถเข้าใจพ้ืนฐานเกี่ยวกับการตอบสนองทางสรีรวิทยาของร่างกายในเน้ือเย่ือชีวภาพที่
ได้รับอิทธิพลของการแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า ซึ่งจะช่วยในการประยุกต์ใช้ในด้านการรักษา
โรคและผลกระทบด้านสุขภาพ 

5. สามารถสร้างองค์ความรู้ใหม่ที่สามารถเป็นพ้ืนฐานสําหรับการพัฒนางานวิจัยใหม่ ๆ ใน
อนาคต และสามารถถ่ายทอดและเผยแพร่องค์ความรู้เพ่ือประยุกต์ใช้งานทางด้านวิศวกรรมและทางด้าน
การแพทย์ 
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6. สามารถเป็นพ้ืนฐานในการพัฒนาเทคโนโลยีทางการแพทย์ โดยใช้ศาสตร์ประยุกต์ทางด้าน
วิศวกรรมและทางด้านการแพทย์ 

7. สามารถเป็นประโยชน์ในการตอบสนองด้านยุทธศาสตร์ของหน่วยงานที่สังกัด 
8. สามารถเป็นการเช่ือมความสัมพันธ์และแลกเปลี่ยนองค์ความรู้ระหว่างนักวิจัยและศูนย์วิจัย

ในระหว่างสถาบันและหน่วยงานต่าง ๆ 
9. สามารถผลิตนักศึกษาจากองค์ความรู้ที่ได้รับจากการวิจัย 
 

 
1.6 สถานทีดํ่าเนนิงาน 
 

โครงการวิจัยน้ีมีสถานที่ดําเนินการวิจัยหลักในสองสถานที่ โดยสถานที่ดําเนินการวิจัยในส่วนแรก
คือ คณะวิศวกรรมศาสตร์ มหาวิทยาลัยมหิดล ศาลายา โดยเป็นสถานที่ในการดําเนินการวิจัยหลัก เป็น
สถานที่ในการเก็บข้อมูลและผลการวิจัย วิเคราะห์ผลการวิจัย และสรุปทําการวิจัย และสถานที่ดําเนินการ
วิจัยในส่วนที่สองคือ คณะวิศวกรรมศาสตร์ มหาวิทยาลัยธรรมศาสตร์ ศูนย์รังสิต โดยเป็นสถานที่ในการใช้
เครื่องคอมพิวเตอร์ประสิทธิภาพสูงในการวิเคราะห์และแก้ปัญหาโปรแกรมคอมพิวเตอร์ที่ทําการพัฒนาที่มี
ความซับซ้อนสูง ซึ่งจําเป็นต้องใช้เคร่ืองคอมพิวเตอร์ประสิทธิภาพสูงในการวิเคราะห์ เป็นสถานที่ในการ
ตรวจวัดค่าคุณสมบัติเบ้ืองต้นของวัสดุที่ทําการศึกษา และเป็นสถานที่ในการปรึกษาและรายงานผลความ
คืบหน้าของการดําเนินการวิจัยแก่อาจารย์ที่ปรึกษาโครงการวิจัย 
 
 
1.7 ระยะเวลาดําเนินงาน 
 

โครงการวิจัยน้ีมีการดําเนินโครงการต้ังแต่เดือนมิถุนายน พ.ศ. 2557 ถึง เดือนเมษายน พ.ศ. 
2561  
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บทที่ 2 
ทบทวนวรรณกรรม 

 
 

จากที่ได้กล่าวข้างต้นพลังงานจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าเป็นหน่ึงในแหล่งพลังงานความร้อนอีก
ทางเลือกหนึ่งในปัจจุบัน เน่ืองจากมีข้อดีและข้อได้เปรียบมากกว่าวิธีการทําความร้อนแบบด้ังเดิม 
(Conventional Heating Method) ข้อได้เปรียบจากการใช้พลังงานจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในการ
ประโยชน์ อาทิ สามารถควบคุมและเริ่มต้นกระบวนการทําความร้อนได้อย่างรวดเร็ว จัดเป็นพลังงาน
สะอาดไม่ก่อให้เกิดมลพิษ มีประสิทธิภาพด้านพลังงานที่สูง และผลผลิตที่ผ่านกระบวนการทําความร้อน
ยังคงมีคุณภาพที่สูง (Keangin, P. et al., 2011) ดังน้ันการนําเทคโนโลยีด้านพลังงานจากคล่ืน
แม่เหล็กไฟฟ้าจึงถูกนํามาใช้ในงานด้านต่าง ๆ มากกมาย อาทิ การอบแห้งอาหารโดยใช้พลังงานจาก
ไมโครเวฟด้วยระบบสายพานลําเลียง (Nagel, A. et al., 2017 และ Orsat, V. et al., 2017) ใช้ใน
กระบวนการพาสเจอไรซ์ (Pasteurization) (Marszalek, K. et al., 2016) หรือการบ่มคอนกรีต 
(Mangat, P.S. et al., 2016) รวมทั้งเมื่อเร็ว ๆ น้ี พลังงานจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าถูกใช้ในการสร้าง
อุณหภูมิที่สูงเพ่ือทําลายเซลล์มะเร็ง (Keangin, P. et al., 2011)  อย่างไรก็ตามเน่ืองจากเกิดข้อกังวล
เก่ียวกับด้านสุขภาพจากการใช้ประโยชน์จากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า (Ziegelberger, G. 2009) ซึ่งอาจส่งผล
กระทบโดยตรงต่อร่างกายมนุษย์ได้ ซึ่งการศึกษาการตอบสนองทางสรีรวิทยาทางความร้อนของเน้ือเย่ือ
ชีวภาพ (Biological Tissue) ชนิดต่าง ๆ เมื่อได้รับอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าจะทําให้สามารถเข้าใจ
อัตรกิริยาระหว่างคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าและเนื้อเย่ือชีวภาพ อันจะนําไปสู่การหาทางป้องกันผลกระทบจาก
คลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าจากการใช้งานด้านต่าง ๆ ได้ 

ในโครงการวิจัยน้ีได้เริ่มต้นการศึกษาจากการทําการศึกษาค้นคว้าเก่ียวกับงานวิจัยและทฤษฎีที่
เก่ียวข้องกับทฤษฎีการแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า ทฤษฎีการถ่ายเทความร้อน และทฤษฎีของ
วัสดุพรุน ศึกษากลไกการถ่ายเทความร้อนอันเกิดจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า วิเคราะห์พารามิเตอร์ต่าง ๆ ที่
ส่งผลกับการแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า และการถ่ายเทความร้อน โดยงานวิจัยและเอกสารทาง
วิชาการที่เก่ียวข้องกับโครงการวิจัยน้ีจะสามารถแบ่งออกได้เป็น 2 ประเภท คือ กลุ่มงานวิจัยที่เก่ียวข้องกับ
การวิเคราะห์การถ่ายเทความร้อนโดยใช้แบบจําลองไบโอฮีท และกลุ่มงานวิจัยที่เก่ียวข้องกับการวิเคราะห์
การถ่ายเทความร้อนโดยใช้แบบจําลองของวัสดุพรุน ซึ่งสามารถสรุปเป็นประเด็นสําคัญ ๆ จากการ
ทําการศึกษาได้ดังน้ี 

 
2.1  กลุ่มงานวิจัยที่เก่ียวข้องกับการวิเคราะห์การถ่ายเทความร้อนโดยใช้แบบจําลองไบโอฮีท 
 

ที่ผ่านมางานวิจัยที่ทําการศึกษาการถ่ายเทความร้อนภายในเน้ือเย่ือชีวภาพประเภทต่าง ๆ มักจะ
ใช้แบบจําลองไบโอฮีทในการวิเคราะห์ โดยแบบจําลองไบโอฮีทถูกพัฒนาข้ึนครั้งแรกโดย Pennes 
(Pennes, H. H., 1948) ยกตัวอย่างงานวิจัยที่ใช้แบบจําลองไบโอฮีทในการศึกษาเฉพาะการถ่ายเทความ
ร้อนภายในเน้ือเย่ือผิวหนัง อาทิ งานวิจัยของ Zolfaghari, A. และ Maerefat, M., 2010 ได้ทําการศึกษา
ลักษณะการกระจายตัวอุณหภูมิที่ขึ้นกับเวลาของเน้ือเย่ือผิวหนังในการรักษาอุณหภูมิของร่างกายใน
ระหว่างได้รับอิทธิพลจากสิ่งแวดล้อมภายนอก โดยใช้แบบจําลองการถ่ายเทความร้อนแบบไบโอฮีทในการ
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วิเคราะห์และใช้แบบจําลองของเนื้อเย่ือผิวหนังจํานวน 3 ช้ันคือ ช้ันหนังกําพร้า (Epidermis) ช้ันหนังแท้ 
(Dermis) และช้ันไขมัน (Subcutaneous) โดยช้ันผิวหนังช้ันใน (Inner Tissue) ไม่ได้ทําการพิจารณา ทาง
แนวต้ัง (ตามแนวแกน y) ในการศึกษา ดังแสดงในรูปที่ 2.1 ด้านล่าง 

 

 
 

รูปที่ 2.1 แบบจําลองทางคณิตศาสตร์ที่ในการวิเคราะห์ในงานวิจัยของ Zolfaghari, A. และ      
Maerefat, M., 2010 (Zolfaghari, A. และ Maerefat, M., 2010) 

 

ส่วนการวิเคราะห์การดัดแปลงอินทิกรัลแบบผสม (Hybrid Integral Transforms) ของ
สมการไบโอฮีทเพ่ือศึกษาการกระจายตัวของอุณหภูมิที่เปลี่ยนแปลงตามระยะความลึกและตามเวลาภายใน
ช้ันของเน้ือเย่ือผิวหนัง 3 ช้ัน คือช้ันหนังแท้ (Dermis) ช้ันไขมัน (Subcutaneous) และชั้นผิวหนังช้ันใน 
(Inner Tissue) ถูกนําเสนอโดย Renato, M. et al., 2010 โดยแบบจําลองในการวิเคราะห์ในงานวิจัยน้ีจะ
แสดงในรูปที่ 2.2 โดยจะพบว่าการกระจายตัวของอุณหภูมิที่ช่วงเวลาต่าง ๆ จะเปลี่ยนแปลงอย่างเห็นได้ชัด
เฉพาะในช้ันหนังแท้ (Dermis) และช้ันไขมัน (Subcutaneous) เท่าน้ัน 

 

 
 

รูปที่ 2.2 แบบจําลองทางคณิตศาสตร์ที่ในการวิเคราะห์ในงานวิจัยของ Renato, M. et al., 2010 
(Renato, M. et al., 2010) 
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ในขณะที่ Dehghan, M. และ Sabouri, M., 2012 ใช้ระเบียบวิธีเชิงตัวเลขในการอธิบาย
พฤติกรรมทางความร้อนของเน้ือเย่ือผิวหนังหลายช้ันที่ประกอบไปด้วยช้ันหนังกําพร้า (Epidermis) ช้ัน
หนังแท้ (Dermis) และช้ันไขมัน (Subcutaneous) ในกรณีหน่ึงมิติและสองมิติ เพ่ือแสดงความสัมพันธ์ของ
การกระจายตัวของอุณหภูมิกับเวลาที่เปลี่ยนแปลงในเนื้อเย่ือผิวหนังหลายช้ัน เนื้อเย่ือผิวหนังปกติ และ
เน้ือเย่ือผิวหนังที่มีเน้ืองอกอยู่ภายใน โดยใช้เอลิเมนต์รูปสามเหลี่ยมและเอลิเมนต์รูปสี่เหลี่ยมขนมเปียกปูน 
Sarkar, D. et al., 2015 ได้ทําการศึกษาลักษณะการกระจายอุณหภูมิภายในเน้ือเย่ือผิวหนังจํานวน 5 ช้ัน 
ซึ่งประกอบด้วยช้ันที่ 1 ช้ันหนังกําพร้า (Epidermis) ช้ันที่ 2 ช้ันที่อยู่ติดกับช้ันหนังกําพร้า (Papillary  
Dermis) ซึ่งประกอบด้วยคอลลาเจน (Collgen) ที่มีขนาดเล็ก ช้ันที่ 3 ช้ันที่อยู่ต่อจากช้ัน Papillary 
Dermis (Reticular Dermis) ซึ่งประกอบด้วยคอลลาเจน (Collgen) ที่มีขนาดใหญ่ ช้ันที่ 4 ช้ันไขมัน (Fat) 
และชั้นที่ 5 ช้ันของกล้ามเน้ือ (Muscle) โดยทําการศึกษาอิทธิพลของเง่ือนไขขอบเขตแบบต่าง ๆ คือ 
เง่ือนไขขอบเขตที่ค่าอุณหภูมิมีค่าคงที่ เง่ือนไขขอบเขตที่ค่าฟลักซ์ความร้อน (Heat Flux) มีค่าคงที่ เง่ือนไข
ขอบเขตที่มีการถ่ายเทความร้อนแบบการพาความร้อน จากผลการศึกษาพบว่าการกระจายอุณหภูมิที่
รอยต่อระหว่างช้ันหนังกําพร้า (Epidermis) และช้ันที่อยู่ติดกับช้ันหนังกําพร้า (Papillary Dermis) ที่ค่า
อัตราความร้อนเชิงปริมาตรค่าต่าง ๆ โดยใช้ทั้ง 3 เง่ือนไขขอบเขตจะมีความใกล้เคียงกันดังแสดงในรูปที่ 
2.3 ในขณะที่การกระจายอุณหภูมิที่ผิวรอยต่อระหว่างช้ันหนังกําพร้า (Epidermis) และช้ันที่อยู่ติดกับช้ัน
หนังกําพร้า (Papillary Dermis) ที่ค่าขนาดของเน้ืองอกค่าต่าง ๆ โดยใช้ทั้ง 3 เง่ือนไขขอบเขต จะพบว่าใน
กรณีใช้เง่ือนไขขอบเขตท่ีค่าอุณหภูมิมีค่าคงที่จะมีลักษณะแตกต่างเล็กน้อยกับในกรณีใช้เง่ือนไขขอบเขตท่ี
ค่าฟลักซ์ความร้อน (Heat Flux) มีค่าคงที่และในกรณีใช้เง่ือนไขอบเขตที่มีการถ่ายเทความร้อนแบบการพา
ความร้อน ดังแสดงในรูปที่ 2.4 อย่างไรก็ตามอิทธิพลของการใช้เง่ือนไขขอบเขตประเภทต่าง ๆ จะส่งผลต่อ
การกระจายอุณหภูมิที่รอยต่อระหว่างช้ันหนังกําพร้า (Epidermis) และชั้นที่อยู่ติดกับช้ันหนังกําพร้า 
(Papillary Dermis) อย่างเห็นได้ชัดเจน ดังแสดงในรูปที่ 2.5 โดยตัวอย่างการกําหนดเง่ือนไขขอบเขต
ประเภทต่าง ๆ ในการศึกษาในงานวิจัยน้ีสามารถเป็นตัวอย่างในการวิจัยเพ่ือต่อยอดเพ่ือศึกษาลักษณะการ
ถ่ายเทความร้อนภายในเน้ือเย่ือชีวภาพประเภทต่าง ๆ ในงานการประยุกต์ใช้ด้านต่าง ๆ เช่น การรักษาโดย
การใช้ความเย็น (Cryotherapy) หรือการรักษาด้วยการใช้เลเซอร์ เป็นต้น 

 

 
 

                         (ก)                                        (ข)                                        (ค) 
รูปที่ 2.3 การกระจายอุณหภูมิที่รอยต่อระหว่างช้ันหนังกําพร้า (Epidermis) และช้ันทีอ่ยู่ติดกับช้ันหนัง
กําพร้า (Papillary Dermis) ที่ค่าอัตราความร้อนเชิงปริมาตรค่าต่าง ๆ โดยเง่ือนไขขอบเขตประเภท (ก) 
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เง่ือนไขขอบเขตที่ค่าอุณหภูมิมีค่าคงที่ (ข) เง่ือนไขขอบเขตที่ค่าฟลักซ์ความร้อนมีค่าคงที่ และ (ค) เง่ือนไข
ขอบเขตที่มีการถ่ายเทความร้อนแบบการพาความร้อน (Sarkar, D. et al., 2015) 

 

 
 
                         (ก)                                        (ข)                                        (ค) 
รูปที่ 2.4 การกระจายอุณหภูมิที่รอยต่อระหว่างช้ันหนังกําพร้า (Epidermis) และช้ันทีอ่ยู่ติดกับช้ันหนัง
กําพร้า (Papillary Dermis) ค่าขนาดของเน้ืองอกค่าต่าง ๆ โดยเง่ือนไขขอบเขตประเภท (ก) เง่ือนไข

ขอบเขตที่ค่าอุณหภูมิมีค่าคงที่ (ข) เง่ือนไขขอบเขตที่ค่าฟลักซ์ความร้อนมีค่าคงที่ และ (ค) เง่ือนไขขอบเขต
ที่มีการถ่ายเทความร้อนแบบการพาความร้อน (Sarkar, D. et al., 2015) 

 
 

 
 

                         (ก)                                        (ข)                                        (ค) 
รูปที่ 2.5 อิทธิพลของเง่ือนไขขอบเขตต่อลักษณะการกระจายอุณหภูมิที่รอยต่อระหว่างช้ันหนังกําพร้า 

(Epidermis) และช้ันที่อยู่ติดกับช้ันหนังกําพร้า (Papillary Dermis) โดยใช้เง่ือนไขขอบเขตประเภท (ก) 
เง่ือนไขขอบเขตที่ค่าอุณหภูมิมีค่าคงที่ (ข) เง่ือนไขขอบเขตที่ค่าฟลักซ์ความร้อนมีค่าคงที่ และ (ค) เง่ือนไข

ขอบเขตที่มีการถ่ายเทความร้อนแบบการพาความร้อน (Sarkar, D. et al., 2015) 
 

เมื่อเร็ว ๆ น้ี Hobiny, A.D., และ Abbas, I.A., 2018 ใช้วิธีเชิงวิเคราะห์ (Analytical Solution) 
ในการแก้สมการไฮเพอร์โบลิกไบโอฮีท โดยใช้วิธีการแปลงลาปลาส (Laplace Transform)  เมื่อได้รับ
แหล่งพลังงานความร้อนภายนอกที่เคลื่อนที่ได้ (พิจารณาเป็นฟังก์ช่ันของความเร็ว) ซึ่งความเสียหายทาง
ความร้อนกับเน้ือเย่ือผิวหนังจะถูกประเมินโดยใช้สมการ Arrhenius (Arrhenius Equation) โดยใช้
แบบจําลองของเย่ือผิวหนังแบบ1 ช้ัน ที่พิจารณาเง่ือนไขขอบเขตแบบฉนวนทางความร้อนทางด้านบนและ
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ด้านล่าง ดังแสดงในรูปที่ 2.6 ผลการศึกษาพบว่าเมื่อความเร็วของแหล่งพลังงานความร้อนภายนอกมีค่า
สูงขึ้นจะส่งผลให้อุณหภูมิภายในเน้ือเย่ือผิวหนังและความเสียหายทางความร้อนกับเน้ือเย่ือผิวหนังมีค่า
สูงขึ้นตามไปด้วย  

 

 
 

รูปที่ 2.6 แบบจําลองทางคณิตศาสตร์ที่ในการวิเคราะห์ในงานวิจัยของ Hobiny, A.D., และ Abbas, I.A., 
2018 (Hobiny, A.D., และ Abbas, I.A., 2018) 

 
 

มีงานวิจัยบางส่วนที่ทําการศึกษาการถ่ายเทความร้อนภายในเนื้อเย่ือผิวหนังในระหว่างการ
บําบัดด้วยความร้อน (Hyperthermia หรือ Thermal Ablation) โดยใช้แบบจําลองการถ่ายเทความ
ร้อนไบโอฮีทในการวิเคราะห์ อาทิ 

Shit, G.C. และ Bera, A., 2017 ศึกษาการตอบสนองทางอุณหภูมิในเนื้อเย่ือผิวหนังในระหว่าง
การบําบัดด้วยความร้อน (Thermal Ablation) ด้วยการใช้สมการถ่ายเทความร้อนไบโอฮีทเมื่อได้รับแหล่ง
พลังงานความร้อนที่แตกต่างกัน คือ การใช้เง่ือนไขขอบเขตแบบฟลักซ์ความร้อนที่มีค่าคงที่ (Constant 
Heat Flux Boundary Condition) การใช้เง่ือนไขขอบเขตแบบฟลักซ์ความร้อนที่มีการกวัดแกว่ง 
(Oscillatory Heat Flux Boundary Condition) การใช้เง่ือนไขขอบเขตแบบฟลักซ์ความร้อนในรูปแบบ
ฟังก์ช่ันของโคไซน์ (Cosine Heat Flux Boundary Condition) และการใช้เง่ือนไขขอบเขตแบบฟลักซ์
ความร้อนในรูปแบบฟังก์ช่ันของไซน์ (Sinusoidal Heat Flux Boundary Condition) โดยใช้แบบจําลอง
ของเน้ือเย่ือผิวหนัง 1 มิติ และใช้เทคนิควิธีการแปลงลาปลาส (Laplace Transform Technique) ในการ
แก้ปัญหา และทําการศึกษาอิทธิพลของฟลักซ์ความร้อน (Heat Flux) อัตราการแพร่กระจายตัวของเลือด 
(Blood Perfusion Rate) เวลาในการผ่อนคลายความร้อน (Thermal Relaxation Time) และค่าการนํา
ความร้อน (Thermal Conductivity) ที่ส่งผลต่อการกระจายตัวอุณหภูมิภายในเน้ือเย่ือผิวหนัง 

การศึกษาการกระจายตัวอุณหภูมิภายเน้ือเย่ือผิวหนัง 2 มิติ ช้ันเดียว ในระหว่างการบําบัดด้วย
ความร้อน (Hyperthermia Treatment) ด้วยวิธีแบบแม่นตรง (Exact Method) โดยใช้สมการถ่ายเท
ความร้อนไบโอฮีทแบบฟูเรียร์ (Fourier) และไม่ใช่ฟูเรียร์ (Non-Fourier) และทําการศึกษาอิทธิพลของ
อัตราการแพร่กระจายตัวของเลือด (Blood Perfusion Rate) และระยะเวลาต่อการกระจายตัวอุณหภูมิ 
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จากการศึกษาพบว่าอุณหภูมิสูงสุดที่ระยะเวลา 2 s มีค่าอุณหภูมิ 46.3 °C และเมื่อระยะเวลาเพ่ิมขึ้นค่า
อุณหภูมิสูงสุดจะค่อย ๆ ลดลง ถูกนําเสนอโดย Dutta, J. และ Kundu, B., 2018 

นอกจากนั้นยังพบว่ามีงานวิจัยบางส่วนที่ทําการศึกษาการถ่ายเทความร้อนภายในเนื้อเย่ือ
ผิวหนังในระหว่างการบําบัดหรือการรักษาโรคมะเร็งด้วยการใช้พลังงานความร้อนจากการใช้เลเซอร์
โดยใช้แบบจําลองไบโอฮีท อาทิ  

Xu, F. et al., 2008 ทําการศึกษาการถ่ายเทความร้อน ความเสียหายเชิงความร้อน และความ
เสียหายเชิงกลของเน้ือเย่ือผิวหนัง 3 ช้ัน ซึ่งประกอบไปด้วย ช้ันหนังกําพร้า (Epidermis) ช้ันหนังแท้ 
(Dermis) และช้ันไขมัน (Subcutaneous) ในระหว่างการบําบัดด้วยการใช้พลังงานความร้อนจากการใช้
เลเซอร์ โดยใช้แบบจําลองการถ่ายเทความร้อนไบโอฮีทในการวิเคราะห์ 

ในปี 2008 Jaunich, M. et al., 2008 ได้ทําการวิเคราะห์ลักษณะการกระจายตัวอุณหภูมิและ
พ้ืนที่ที่ได้รับอิทธิพลทางความร้อนภายในเน้ือเย่ือผิวหนังระหว่างการบําบัดด้วยการใช้เลเซอร์แบบช่วงพัลส์ 
(Pulse) แบบสั้น ๆ การทดลองและการจําลองเชิงตัวเลขของแบบจําลองเนื้อเย่ือผิวหนังแบบหลายช้ันที่มี
เน้ืองอกอยู่ภายในของเน้ือเย่ือผิวหนังของหนูจะถูกศึกษา โดยใช้ช่วงความยาวคลื่นของเลเซอร์ 2 ช่วงความ
ยาวคลื่น คือที่ช่วงความยาวคลื่น 1,064 nm และช่วงความยาวคล่ืน 1,552 nm ในการทดลองจะใช้   
เทอร์โมคัปเปิล (Thermocouple) ในการวัดการกระจายตัวอุณหภูมิตามแนวก่ึงกลางเพ่ือเปรียบเทียบค่า
การกระจายตัวอุณหภูมิที่ได้จากการจําลองเชิงตัวเลข โดยแบบจําลองรูปทรงกระบอกของเน้ือเย่ือผิวหนังที่
ใช้ในการวิเคราะห์เชิงตัวเลขและตําแหน่งในการวัดค่าอุณหภูมิจะแสดงในรูปที่ 2.7(ก) และ 2.7(ข) 
ตามลําดับ 

 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
 

 
                         (ก)                                               (ข) 

รูปที่ 2.7 แบบจําลองทางคณิตศาสตร์ที่ในการวิเคราะห์ในงานวิจัยของ Jaunich, M. et al., 2008            
(ก) แบบจําลองรูปทรงกระบอกของเน้ือเย่ือผิวหนังที่ใช้ในการวิเคราะห์ และ (ข) ตําแหน่งในการวัดค่า

อุณหภูมิภายในเน้ือเย่ือผิวหนัง (Jaunich, M. et al., 2008) 
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Ahmadikia, H. et al., 2012 ใช้วิธีเชิงวิเคราะห์ (Analytical Solution) ในการวิเคราะห์สมการ
ถ่ายเทความร้อนไบโอฮีทแบบฟูเรียร์ (Fourier) และไม่ใช่ฟูเรียร์ (Non-Fourier) ระหว่างการบําบัดด้วยการ
ใช้เลเซอร์ภายในเน้ือเย่ือผิวหนังโดยใช้วิธีแปลงลาปลาส (Laplace Transform Method) และทําการ
เปรียบเทียบการกระจายตัวอุณหภูมิระหว่างการใช้แบบจําลองการถ่ายเทความร้อนไบโอฮีทของ Pennes 
และแบบจําลองการถ่ายเทความร้อนไบโอฮีที่ได้รับอิทธิพลจากพลังงานความร้อนจากภายนอก  

ในปีถัดมา Singh, I. et al., 2015 ได้ทําการจําลองเชิงตัวเลขของการระบายความร้อนของผิว
ของเน้ือเย่ือผิวหนังหลายช้ันที่มีเส้นเลือดภายในระหว่างการบําบัดด้วยการใช้เลเซอร์ โดยใช้วิธีการระบาย
ความร้อน 3 วิธีการ คือ วิธี Optical Window Contact Cooling วิธี Cryogenic Spray Cooling และวิธี 
Cryogen Cooled Optical Window Contact Cooling จากการศึกษาพบว่า วิธี Optical Window 
Contact Cooling ที่ทําจากอลูมิเนียมโกเมนซึ่งระบายความร้อนด้วยคาร์บอนไดออกไซด์เหลวทําให้กลไก
ระบายความร้อนบนผิวของเน้ือเย่ือผิวหนังดีที่สุด  

Ren, Y. et al., 2017 ได้ทําการศึกษาลักษณะการกระจายอุณหภูมิที่เหมาะสมในระหว่าง
กระบวนการบําบัดโดยใช้เลเซอร์ด้วยอนุภาคนาโนทองคํา (Gold Nanoparticle (GNP)) Monte Carlo 
Method (MC) และ Beer’s Law ถูกใช้ในการคํานวณพลังงานความร้อนของเน้ือเย่ือและอนุภาคนาโน
ทองคําเมื่อได้รับการแพร่กระจายตัวของเลเซอร์โดยใช้สมการถ่ายเทความร้อนไบโอฮีท อิทธิพลของ
ช่วงเวลาในการทําความร้อน ปริมาณอนุภาคนาโนทองคํา พ้ืนที่ที่ได้รับการฉายด้วยเลเซอร์ และอัตราส่วน
ของปริมาตรเนื้องอกจะถูกศึกษา ผลจากการศึกษาพบว่าปริมาณอนุภาคนาโนทองคําที่มีค่าสูงขึ้นจะทําให้
ประสิทธิภาพในการดูดซับเลเซอร์มีประสิทธิภาพสูงขึ้น แต่ปริมาณอนุภาคนาโนทองคําที่มีค่าตํ่าลงจะทําให้
เกิดการกระจายความร้อนได้ดี นอกจากน้ันพ้ืนที่ที่ได้รับการฉายด้วยเลเซอร์ที่มีขนาดเล็กลงจะช่วยป้องกัน
ความร้อนสูงของเน้ือเย่ือโดยรอบได้เมื่อพิจารณาเน้ืองอกที่มีขนาดใหญ่ และเมื่อค่า Incident Intensity 
สูงขึ้นค่าอุณหภูมิจะสูงขึ้น ดังแสดงรูปแบบการกระจายตัวอุณหภูมิในรูปที่ 2.8 
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รูปที่ 2.8 อิทธิพลของค่า Incident Intensity ที่ส่งผลต่อรูปแบบการกระจายตัวอุณหภูมิ ในงานวิจัยของ 

Ren, Y. et al., 2017 
 
Nóbrega, S., และ Coelho, P.J., 2017 ทําการศึกษาใช้พลังงานความร้อนจากคลื่น

แม่เหล็กไฟฟ้าในการรักษาโรคมะเร็ง (Thermal Ablation) โดยการใช้เลเซอร์สําหรับมะเร็งภายในเน้ือเย่ือ
ผิวหนัง 3 ช้ัน คือช้ันหนังกําพร้า (Epidermis) ช้ันหนังแท้ (Dermis) ช้ันไขมัน (Subcutaneous) ดังแสดง
ในรูปที่ 2.9 โดยพิจารณาของเน้ือเย่ือผิวหนังและมะเร็งเป็นรูปทรงสี่เหลี่ยม และพิจารณาให้เน้ือเย่ือผิวหนัง
ได้รับพลังงานความร้อนจากเลเซอร์จากทางด้านบนผิวเพ่ือทําการศึกษาลักษณะการกระจายตัวอุณหภูมิ
และการกระจายตัวของความเสียหายทางความร้อน (Thermal Damage) โดยใช้สมการไบโอฮีทในการ
วิเคราะห์การถ่ายเทความร้อนและใช้ระเบียบวิธีแบบไฟไนต์โวลุ่ม (Finite Volume Method: FVM) ใน
การแก้สมการไบโอฮีท และทําการศึกษาอิทธิพลของค่าการนําความร้อน (Thermal Conductivity) อัตรา
การแพร่กระจายตัวของเลือด (Blood Perfusion Rate) ค่าความร้อนจําเพาะ (Specific Heat) และอัตรา
การสันดาปภายใน (Metabolic Rate) ที่ส่งผลต่อการกระจายตัวอุณหภูมิภายในเน้ือเย่ือผิวหนัง  

 

 
           
                    (ก)                                                     (ข) 

 
รูปที่ 2.9 แบบจําลองทางคณิตศาสตร์ที่ในการวิเคราะห์ในงานวิจัยของ Nóbrega, S., และ Coelho, P.J., 
2017 (Nóbrega, S., และ Coelho, P.J., 2017) โดย (ก) ช้ันเน้ือเย่ือผิวหนังและตําแหน่งของมะเร็ง และ 

(ข) พ้ืนทีใ่นการประยุกต์ใช้เลเซอร์ตามระนาบแกน x-y 
 
 
ในปีเดียวกัน Verma, A.K. et al., 2017 ได้ทําการศึกษาลักษณะการกระจายตัวอุณหภูมิภายใน

แบบจําลองเน้ือเย่ือผิวหนัง 3 ช้ัน ที่มีเน้ืองอกอยู่ภายในช้ันหนังแท้ (Dermis) ระหว่างกระบวนการบําบัด
โดยใช้เลเซอร์ แบบจําลองการวิเคราะห์เชิงตัวเลขของเน้ือเย่ือผิวหนัง 2 มิติ ถูกใช้เพ่ือทํานายความเสียหาย
ของเน้ือเย่ือปกติผ่านแบบจําลองการถ่ายเทความร้อนไบโอฮีทที่พิจารณาทั้งแบบฟูเรียร์ (Fourier) (สมการ
พาราโบลิก (Parabolic Equation)) และไม่ใช่ฟูเรียร์ (Non-Fourier) (สมการไฮเพอร์โบลิก (Hyperbolic 
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Equation)) โดยใช้ระเบียบวิธีแบบไฟไนต์โวลุ่ม (Finite Volume Method: FVM) ในการแก้ปัญหา 
ระเบียบวิธีผลต่างตรงกลาง (Central Difference Scheme) ถูกใช้สําหรับการแก้ไขเง่ือนไขเชิงอนุพันธ์ วิธี
โดยปริยาย (Implicit Method) ถูกใช้เพ่ือแก้ไขเทอมที่ขึ้นกับเวลา จากกาศึกษาพบว่าความเสียหายเชิง
ความร้อนของเน้ือเย่ือปกติมีมากขึ้นตามเวลาที่เพ่ิมขึ้น 

และเมื่อเร็ว ๆ น้ี Ma, J. et al., 2018 ได้ใช้วิธีแม่นตรง (Exact Method) ในการวิเคราะห์การ
ตอบสนองทางความร้อนในแบบจําลองเน้ือเย่ือผิวหนัง 3 มิติ เมื่อได้รับอิทธิพลจากลําแสงเลเซอร์ระหว่าง
กระบวนการบําบัดโดยใช้สมการไบโอฮีทแบบ 1 มิติในการวิเคราะห์ อิทธิพลของระบบของหลอดเลือดฝอย 
(Capillary Vessel System) และแหล่งพลังงานความร้อนจากการสันดาปภายใน (Metabolic Heat 
Source) ความเร็วในการเคลื่อนที่เลเซอร์ และขนาดจุดของลําแสงเลเซอร์จะถูกพิจารณา ที่ส่งผลต่อการ
กระจายตัวอุณหภูมิในรูปแบบไร้มิติในจุดและตามแนวเส้นที่พิจารณา จากผลการศึกษาพบว่า เมื่อความเร็ว
ในการเคล่ือนที่เลเซอร์เพ่ิมขึ้น การกระจายตัวอุณหภูมิจะมีค่าลดลง และเมื่อขนาดจุดของลําแสงเลเซอร์มี
ค่าเพ่ิมขึ้นการกระจายตัวอุณหภูมิจะมีค่าลดลงเช่นกัน โดยรูปที่ 2.9 จะแสดงแบบจําลองเน้ือเย่ือผิวหนัง 3 
มิติที่ใช้ในการวิเคราะห์ เมื่อได้รับอิทธิพลจากลําแสงเลเซอร์ในระหว่างกระบวนการบําบัด 

 
 

 
 

รูปที่ 2.9 แบบจําลองเน้ือเย่ือผิวหนัง 3 มิติที่ใช้ในการวิเคราะห์ ในงานวิจัยของ Ma, J. et al., 2018   
(Ma, J. et al., 2018) 

 
นอกจากน้ันยังมีงานวิจัยบางส่วนที่การศึกษาการตอบสนองเชิงความร้อนและเชิงกล (Thermo-

Mechanical Responses) ที่ขึ้นกับเวลาของเน้ือเย่ือผิวหนังแบบ 2 ช้ัน ในระหว่างกระบวนการบําบัดโดย
ใช้เลเซอร์ โดยใช้ค่าคุณสมบัติทางความร้อนของวัสดุที่ไม่คงที่ และทําการศึกษาอิทธิพลของค่าการนําความ
ร้อนและระยะเวลาการให้ความร้อนที่ส่งผลต่อการกระจายตัวของอุณหภูมิ ระยะการเคลื่อนที่ การกระจาย
ตัวของความเค้น (Stress Distribution) และความเสียหายเชิงความร้อน (Li, X. et al., 2018) 

จากข้างต้นจะพบว่าแม้งานวิจัยที่ผ่านมาจะทําการวิเคราะห์ลักษณะการถ่ายเทความร้อนภายใน
เน้ือเย่ือผิวหนังระหว่างกระบวนการบําบัดโดยการใช้พลังงานจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า อาทิ การใช้พลังงาน
ความร้อนจากการใช้เลเซอร์ แต่อย่างไรก็ตามงานวิจัยที่ผ่านมาส่วนใหญ่มักทําการศึกษาเฉพาะการ
ตอบสนองเชิงความร้อนเท่าน้ัน การวิเคราะห์อันตรกิริยาระหว่างคล่ืนแม่เหล็กไฟฟ้าและร่างมนุษย์จาก
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ผลกระทบจากการผลกระทบจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในรูปแบบของสนามไฟฟ้าและสนามแม่เหล็กไฟฟ้า 
รวมทั้งการวิเคราะห์อัตราการดูดกลืนพลังงานจําเพาะ (Specific Absorption Rate (SAR)) ยังพบว่ามีอยู่
จํานวนน้อย เน่ืองจากจะต้องทําการวิเคราะห์ทั้งแบบจําลองการแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า 
(Electromagnetic Wave Propagation Model) ควบคู่กับการวิเคราะห์แบบจําลองการถ่ายเทความร้อน 
(Heat Transfer Model) 

Özen et al., 2008 ได้ทําการวิเคราะห์แบบจําลองการแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า 
ควบคู่กับการวิเคราะห์แบบจําลองการถ่ายเทความร้อน เพ่ือศึกษาการเพ่ิมขึ้นของอุณหภูมิในแบบจําลอง
เน้ือเย่ือผิวหนัง 4 ช้ัน แบบ 1 มิติอันประกอบด้วย ช้ันหนังกําพร้า (Epidermis) ช้ันหนังแท้ (Dermis) ช้ัน
ไขมัน (Subcutaneous) และช้ันผิวหนังช้ันใน (Inner Tissue) ทางแนวนอน (ตามแนวแกน x) ดังแสดงใน
รูปที่ 2.10 เมื่อได้รับผลกระทบจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าโดยใช้วิธีการไฟไนต์ดิฟเฟอเรนซ์ (Finite 
Difference Method) และทําการศึกษาอิทธิพลของตัวแปรต่าง ๆ เช่น อัตราการแพร่กระจายตัวของเลือด 
(Blood Perfusion Rate) ค่าการนําความร้อน (Thermal Conductivity) ค่าความถ่ี (Frequency) ความ
หนาแน่นพลังงานของไมโครเวฟ (Power Density of Microwave) และระยะเวลา (Exposure Time) ที่
ส่งผลต่อการกระจายตัวอุณหภูมิภายในเน้ือเย่ือผิวหนัง  

 

 
 

รูปที่ 2.10 แบบจําลองทางคณิตศาสตร์ที่ในการวิเคราะห์ในงานวิจัยของ Özen et al., 2008  
(Özen et al., 2008) 

 
มีงานวิจัยบางส่วนที่ใช้ทั้งแบบจําลองการแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าควบคู่กับ

แบบจําลองการถ่ายเทความร้อนในการศึกษาการกระจายตัวของอัตราการดูดกลืนพลังงานจําเพาะและการ
กระจายตัวของอุณหภูมิภายในเน้ือเย่ือผิวหนัง อาทิ Leduc, C. และ Zhadobov, M., 2017 ได้
ทําการศึกษาแบบจําลองการแพร่กระจายตัวของคล่ืนแม่เหล็กไฟฟ้าควบคู่กับแบบจําลองการถ่ายเทความ
ร้อนไบโอฮีทในการวิเคราะห์การกระจายตัวของอัตราการดูดกลืนพลังงานจําเพาะและการกระจายตัวของ
อุณหภูมิภายในเน้ือเย่ือผิวหนังที่มีลักษณะเป็นเน้ือเดียวกัน (Homogeneous Material) ที่ค่าความถ่ีคลื่น
แม่เหล็กไฟฟ้า 60 GHz ที่ความหนาของเน้ือเย่ือผิวหน้า 3 ค่า คือที่ความหนา 5 mm, 10 mm และ 15 
mm ผลการศึกษาเชิงวิเคราะห์ (Analytical Results) ถูกยืนยันความถูกต้องด้วยการวิเคราะห์เชิงตัวเลข 
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นอกจากน้ันจะทําการเปรียบเทียบความถูกต้องของผลการศึกษาจากวิธีการวิเคราะห์เชิงตัวเลขกับผล
การศึกษาจากการทดลองโดยใช้เครื่องวัดอุณหภูมิแบบอินฟาเรด 

นอกจากน้ันในปีเดียวกัน Kumara, D., และ Rai, K.N., 2017 ได้ทําการวิเคราะห์เชิงตัวเลขโดย
ใช้แบบจําลอง Dual-Phase Lag เพ่ือศึกษาการถ่ายเทความร้อนภายในเน้ือเย่ือผิวหนังในระหว่าง
กระบวนการใช้พลังงานความร้อนจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในการรักษาโรคมะเร็ง (Thermal Ablation) โดย
ใช้สมการไบโอฮีทการวิเคราะห์และใช้ระเบียบวิธีแบบไฟไนต์อิลิเมนต์ Legendre wavelet Galerkin 
(Finite Element Legendre Wavelet Galerkin Method (FELWGM)) โดยทําการเปรียบเทียบผลจาก
การวิเคราะห์โดยใช้การวิเคราะห์เชิงตัวเลขกับผลจากการวิเคราะห์โดยใช้วิธีแม่นตรง (Exact Method) 
จากการศึกษาพบว่าประสิทธิภาพในการรักษาโดยใช้พลังงานความร้อนจะขึ้นอยู่กับอนุพันธ์ของเทอมเวลา
และการควบคุมอุณหภูมิ อิทธิพลของตัวแปรต่าง ๆ เช่น อนุพันธ์ของเทอมเวลา ช่วงระยะเวลา สัมประสิทธ์ิ
การไหลของเลือด แหล่งความร้อนที่เกิดจากการสันดาปภายใน และพลังงานที่ส่งผ่าน ที่ส่งผลต่อการ
กระจายตัวของอุณหภูมิแบบไร้มิติภายในเน้ือเย่ือผิวหนังจะถูกศึกษา 

เมื่อเร็ว ๆ น้ี Dutta, J. and Kundu, B., 2018 ได้ใช้แบบจําลองการแพร่กระจายตัวของคลื่น
แม่เหล็กไฟฟ้าควบคู่กับแบบจําลองการถ่ายเทความร้อนไบโอฮีทระหว่างการบําบัดด้วยความร้อน 
(Hyperthermia) โดยพิจารณาใช้เง่ือนไขขอบเขตแบบฟลักซ์ความร้อนที่มีค่าคงที่ (Constant Heat Flux 
Boundary Condition) การใช้เง่ือนไขขอบเขตแบบฟลักซ์ความร้อนในรูปแบบฟังก์ช่ันของไซน์ 
(Sinusoidal Heat Flux Boundary Condition) และการใช้เง่ือนไขขอบเขตแบบฟลักซ์ความร้อนใน
รูปแบบฟังก์ช่ันของโคไซน์ (Cosine Heat Flux Boundary Condition) ที่พ้ืนผิวของเน้ือเย่ือผิวหนัง และ
ใช้วิธีการแปลงลาปลาส (Laplace Transform Method (LTM)) และฟังก์ช่ันของกรีน (Green Function 
(GFs)) เพ่ือแก้ปัญหา Single Phase Lag (SPL) 

แม้งานวิจัยข้างต้นจะมีการวิเคราะห์การแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าควบคู่กับการ
วิเคราะห์การถ่ายเทความร้อนเพ่ือศึกษาอันตรกิริยาระหว่างการได้รับคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าของเน้ือเยื่อมนุษย์ 
แต่อย่างไรก็ตามการวิเคราะห์สมการการแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าโดยใช้สมการของ         
แมกซ์เวลล์ (Maxwell's equations) ควบคู่กับสมการถ่ายเทความร้อนโดยใช้แบบจําลองของเนื้อเย่ือ
ผิวหนังแบบหลายช้ันในการวิเคราะห์ยังพบว่ามีอยู่จํานวนน้อยมาก เน่ืองจากความซับซ้อนของ
คุณสมบัติไดอิเล็กตริก (Dielectric properties) และคุณสมบัติทางความร้อน (Thermal properties) ใน
แต่ละช้ันของเนื้อเย่ือผิวหนัง ซึ่งจะส่งผลต่อการดูดซับคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า และการกระจายตัวของอุณหภูมิ
ภายในช้ันของเน้ือเย่ือผิวหนัง แบบจําลองทางคณิตศาสตร์ที่สมบูรณ์และครอบคลุมทุกปรากฏการณ์ที่
เกิดขึ้นภายในเน้ือเย่ือผิวหนังเมื่อได้รับอิทธิพลจากการแผ่รังสีของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าจะเป็นประโยชน์
สําหรับการพัฒนาเทคโนโลยีทางการแพทย์  

และแม้ว่าแบบจําลองไบโอฮีทจะเป็นที่นิยมในการศึกษาการถ่ายเทความร้อนภายในเน้ือชีวภาพ
ชนิดต่าง ๆ แต่เน่ืองจากความง่ายของสมมติฐานของแบบจําลองไบโอฮีทที่สมมติให้อุณหภูมิของเลือด
ภายในหลอดเลือดฝอย (Capillary) เท่ากับอุณหภูมิของแกนของร่างกาย ซึ่งหมายความว่าจะไม่มีการ
สูญเสียหรือได้รับพลังงานความร้อนภายในหลอดเลือดฝอย ทําให้อุณหภูมิภายในหลอดเลือดฝอยเท่ากับ
อุณหภูมิของเลือดภายในเส้นเลือดหลัก (เส้นเลือดแดงใหญ่และเส้นเลือดดําใหญ่) และสมการไบโอฮีทถูก
พิจารณาบนพ้ืนฐานที่สมมติให้เน้ือเย่ือที่ศึกษามีลักษณะเป็นของแข็ง (Solid Phase) นอกจากน้ันสมการ 
ไบโอฮีทยังพิจารณาเฉพาะการถ่ายเทความร้อนโดยการนําความร้อน (Conduction Heat Transfer) 
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เท่าน้ัน ทําให้การวิเคราะห์การถ่ายเทความร้อนในเน้ือเย่ือชีวภาพชนิดต่าง ๆ เมื่อได้รับอิทธิพลจากการแผ่
รังสีของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าที่ใช้แบบจําลองไบโอฮีทในการศึกษานั้นมีข้อจํากัดมากมาย นอกจากน้ันแล้วใน
ความเป็นจริงภายในเน้ือเย่ือชีวภาพชนิดต่าง ๆ ยังประกอบไปด้วยหลอดเลือดขนาดเล็ก (Microvascular) 
และหลอดเลือดฝอย (Capillary) ขนาดเล็กที่ไหลอยู่ภายใน จึงสามารถถือได้ว่ามีโครงสร้างของวัสดุพรุน 
(Porous Media) การใช้พ้ืนฐานทฤษฎีของวัสดุพรุนในการวิเคราะห์แบบจําลองการถ่ายเทความร้อนจะมี
สมมติฐานที่เป็นข้อจํากัดที่น้อยกว่าการใช้แบบจําลองไบโอฮีท โดยกลุ่มงานวิจัยที่เก่ียวข้องกับการวิเคราะห์
การถ่ายเทความร้อนโดยใช้แบบจําลองของวัสดุพรุนจะนําเสนอในส่วนถัดไป 

 
2.2  กลุ่มงานวิจัยที่เก่ียวข้องกับการวิเคราะห์การถ่ายเทความร้อนโดยใช้แบบจําลองของวัสดุพรุน 

 
ในความเป็นจริงแล้วโครงสร้างภายในเน้ือเย่ือชีวภาพประเภทต่าง ๆ จะประกอบไปด้วยส่วนที่เป็น

เน้ือเย่ือหรือเซลล์ขนาดเล็ก ๆ  หลอดเลือดขนาดเล็ก (Microvascular) และหลอดเลือดฝอย (Capillary) 
ขนาดเล็กที่ไหลอยู่ภายในจํานวนมาก จึงสามารถถือได้ว่ามีโครงสร้างของวัสดุพรุน (Porous Media) โดย
โครงสร้างภายในวัสดุพรุนดังกล่าวมักแบ่งออกได้เป็น 3 ส่วนใหญ่ ๆ คือ ส่วนหลอดเลือด (Blood vessels) 
เซลล์ (Cells) และช่วงว่างระหว่างเซลล์และหลอดเลือด (Interstitial Space) อย่างไรก็ตามส่วนใหญ่ใน
งานวิจัยก่อนน้ีหน้ามักแบ่งโครงสร้างภายในวัสดุพรุนออกเป็น 2 ส่วนใหญ่ ๆ คือ ส่วนพ้ืนที่หลอดเลือด 
(vascular Region) ซึ่งพิจารณาส่วนพ้ืนที่ส่วนหลอดเลือด (Blood vessels) ทั้งหมด และส่วนพ้ืนที่หลอด
เลือดพิเศษ (Extra-vascular Region) ซึ่งพิจารณาส่วนพ้ืนที่ส่วนเซลล์ (Cells) และช่วงว่างระหว่างเซลล์
และหลอดเลือด (Interstitial Space) โดยส่วนพ้ืนที่หลอดเลือด (vascular Region) ในวัสดุพรุนจะ
พิจารณาในส่วนสถานะเลือดหรือของเหลว และส่วนพ้ืนที่หลอดเลือดพิเศษ (Extra-vascular Region) ใน
วัสดุพรุนจะพิจารณาในส่วนสถานะเน้ือเย่ือ ดังแสดงในรูปที่ 2.11 

 

 
 

รูปที่ 2.11 โครงสร้างภายในแบบจําลองวัสดุพรุน (Nakayama, A. และ Kuwahara, F. 2008) 
 

การใช้แบบจําลองของวัสดุพรุนในการวิเคราะห์การถ่ายเทความร้อนเป็นหัวข้อที่สนใจมานาน
หลายทศวรรษที่ผ่านมา จึงมีการศึกษาในงานวิจัยที่ผ่านมาอาทิในงานของ Khaled, A.-R.A. และ Vafai, 
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K., 2003 และ Shafahi และ Vafai, 2011 โดย Khaled, A.-R.A. และ Vafai, K., 2003 ได้ทําการรวบรวม
งานวิจัยและทฤษฎีที่ศึกษาเกี่ยวกับแบบจําลองการไหลและการถ่ายเทความร้อนภายในเน้ือเย่ือชีวภาพ โดย
ศึกษาทั้งแบบจําลองของ Darcy (Darcy Model) และแบบจําลองของ Brinkman (Brinkman Model) 
จากการศึกษาพบว่าการทฤษฎีของวัสดุพรุนในการวิเคราะห์การถ่ายเทความร้อนภายในเน้ือเย่ือชีวภาพจะมี
ความเหมาะสมมากกว่าการวิเคราะห์การถ่ายเทความร้อนโดยใช้แบบจําลองไบโอฮีทเน่ืองจากมีสมมติฐาน
น้อยมากกว่า และ Shafahi และ Vafai, 2011 ได้ทําการวิเคราะห์การถ่ายเทความร้อนภายในเน้ือเย่ือส่วน
ตา 2 มิติ โดยทําการวิเคราะห์แบบจําลองตาส่วนม่านตา (Iris) และส่วนตาขาว (Sclera) ในรูปแบบวัสดุ
พรุน โดยใช้ระเบียบวิธีแบบไฟไนต์อิลิเมนต์ (Finite Element Method) ในการแก้ปัญหา และ
ทําการศึกษาอิทธิพลของสิ่งแวดล้อมภายนอก อุณหภูมิของเลือด สัมประสิทธ์ิการพาความร้อนของเลือด 
อุณหภูมิของสิ่งแวดล้อมภายนอก ค่าความพรุนของส่วนตาขาว และอัตรากาแพร่กระจายตัวของเลือดที่
ส่งผลต่อการกระจายตัวอุณหภูมิภายในเน้ือเย่ือส่วนตา  

ซึ่งแบบจําลองของวัสดุพรุนสามารถแบ่งได้เป็นสองประเภทคือ แบบจําลองของวัสดุพรุนแบบ
สมดุลทางความร้อน (Local Thermal Equilibrium (LTE)) และแบบจําลองของวัสดุพรุนแบบไม่สมดุล
ทางความร้อน (Local Thermal Non-Equilibrium (LTNE)) แบบจําลองของวัสดุพรุนแบบสมดุลทาง
ความร้อนจะอยู่บนสมมติฐานที่อุณหภูมิของสถานะเน้ือเย่ือหรือของแข็ง (Tissue / Solid Phase) เท่ากับ
อุณหภูมิของสถานะของเลือดหรือของเหลว (Blood / Fluid Phase) ในทุก ๆ ตําแหน่งที่พิจารณาภายใน
แบบจําลองวัสดุพรุน ซึ่งจะใช้สมการการถ่ายเทความร้อนเพียงหนึ่งสมการในการวิเคราะห์ (Lee, D.Y., 
Vafai, K., 1999, Alazmi, B., และ Vafai, K., 2000, Marafie, A. และ Vafai, K., 2001 และ Khaled, 
A.-R.A. และ Vafai,. K., 2003) แต่อย่างไรก็ตามแบบจําลองของวัสดุพรุนแบบสมดุลทางความร้อนน้ันจะไม่
เหมาะสมสําหรับสภาวะบางประการ อาทิ การถ่ายเทความร้อนที่มีการไหลของเลือดที่ความเร็วเลือดสูง ๆ 
การถ่ายเทความร้อนภายในเน้ือเย่ือที่มีค่าความพรุนค่อนข้างตํ่า และไม่เหมาะสมกับเน้ือเย่ือที่ได้รับอิทธิพล
จากแหล่งความร้อนค่อนข้างสูง (Keangin, P., และ Rattanadecho, P., 2013) ดังน้ันในกรณีน้ีจึงควรใช้
แบบจําลองของวัสดุพรุนซึ่งอยู่บนพ้ืนฐานของการถ่ายเทความร้อนแบบไม่สมดุลทางความร้อนในการ
วิเคราะห์แทน โดยแบบจําลองการถ่ายเทความร้อนแบบไม่สมดุลทางความร้อนจะประกอบด้วยสมการการ
ถ่ายเทความร้อนสองสมการ คือสมการของเน้ือเย่ือหรือของแข็งและสมการของเลือดหรือของเหลว และ
พิจารณาเทอมการแลกเปลี่ยนความร้อนระหว่างเน้ือเย่ือและเลือดร่วมด้วย  

งานวิจัยที่ศึกษาการถ่ายเทความร้อนในเน้ือเย่ือชีวภาพต่างๆ ซึ่งอยู่บนพ้ืนฐานของการถ่ายเทความ
ร้อนแบบไม่สมดุลทางความร้อนสามารถพบได้ในงานวิจัยของ Nakayama, A.  และ Kuwahara, F., 
2008, Mahjoob, S. และ Vafai, K., 2009, Peng, T. et al., 2011 และ Fan, J. และ Wang, L., 2011 
โดย Nakayama, A.  และ Kuwahara, F. 2008 ได้ทําการรวบรวมและพัฒนาทฤษฎีของวัสดุพรุนเพ่ือ
ศึกษาการถ่ายเทความร้อนภายในเน้ือเย่ือชีวภาพจากพ้ืนฐานของแบบจําลองไบโอฮีท ทําการเปรียบเทียบ
แบบจําลองไบโอฮีทกับแบบจําลองของ Wulff และ Klinger (Wulff Model and Klinger Model) และ
แบบจําลองของ Cheng และ Holmes (Cheng and Holmes Model) และนําเสนอแบบจําลองของวัสดุ
พรุนบนสมมติฐานแบบต่าง ๆ อาทิ นําเสนอแบบจําลองของวัสดุแบบไม่สมดุลทางความร้อนของหลอด
เลือดแดง (Artery) หลอดเลือดดํา (Venous) และเน้ือเย่ือ (Solid Tissue) แบบจําลองวัสดุพรุนสําหรับการ
แลกเปลี่ยนความร้อนที่หลอดเลือดแดงและหลอดเลือดดํามีไหลแบบทวน และแลกเปลี่ยนความร้อน
ระหว่างหลอดเลือดฝอย (Capillary) และเน้ือเย่ือโดยรอบ ดังแสดงในรูปที่ 2.12 
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รูปที่ 2.12 แบบจําลองวัสดุพรุนสําหรับการแลกเปลี่ยนความร้อนที่หลอดเลือดแดงและหลอดเลือดดํามีไหล
แบบทวน และแลกเปลี่ยนความร้อนระหว่างหลอดเลือดฝอย และเน้ือเย่ือโดยรอบ ในงานวิจัยของ 

Nakayama, A. และ Kuwahara, F., 2008 (Nakayama, A. และ Kuwahara, F., 2008) 
 

 นอกจากน้ี แบบจําลองของวัสดุพรุนที่ใช้ในการวิเคราะห์การถ่ายเทความร้อนภายในเน้ือเย่ือ
ชีวภาพในระหว่างกระบวนการบําบัดด้วยความร้อน (Hyperthermia Treatment) ได้รับการนําเสนอโดย 
Mahjoob, S. และ Vafai, K., 2009 โดยทําการวิเคราะห์แบบจําลองของวัสดุพรุนแบบไม่สมดุลทางความ
ร้อนของเน้ือเย่ือชีวภาพที่มีการไหลของเลือดอยู่ภายใน แบบจําลองของวัสดุพรุนพิจารณาการถ่ายเทความ
ร้อนทั้งการนําความร้อนภายในสถานะเน้ือเย่ือ และระบบของหลอดเลือด (Vascular System) การ
แลกเปลี่ยนความร้อนด้วยการพาความร้อนระหว่างสถานะเน้ือเย่ือและเลือด พิจารณาแหล่งพลังงานความ
ร้อนเน่ืองจากการสันดาปภายในร่างกาย และได้รับอิทธิพลจากฟลักซ์ความร้อนเพ่ือเป็นตัวแทนในระหว่าง
กระบวนการบําบัดด้วยความร้อน และทําการศึกษาอิทธิพลของอัตราส่วนของปริมาตรของหลอดเลือดและ
ปริมาตรของพ้ืนที่ว่างทั้งหมด อัตราส่วนระหว่างค่าการนําความร้อนระหว่างสถานะเน้ือเย่ือและสถานะ
เลือด การแลกเปลี่ยนความร้อนระหว่างสถานะเน้ือเย่ือและสถานะเลือด และอัตราส่วนระหว่างแหล่ง
พลังงานความร้อนเนื่องจากการสันดาปภายในร่างกายต่อฟลักซ์ความร้อนในรูปแบบตัวแปรไร้มิติ ที่ส่งผล
ต่อลักษณะการกระจายตัวอุณหภูมิของสถานะเน้ือเย่ือและสถานะเลือดแบบไร้มิติและระยะความลึกภายใน
แบบจําลองวัสดุพรุน  

การวิเคราะห์การถ่ายเทความร้อนโดยใช้แบบจําลองของวัสดุพรุนที่ไม่สมดุลทางความร้อนภายใน
เน้ือเย่ือชีวภาพเพ่ือศึกษาลักษณะการกระจายตัวอุณหภูมิของเน้ือเย่ือและเลือดถูกนําเสนอโดย Zhang, Y., 
2009 โดยทําการพัฒนาแบบจําลองที่พิจารณาสถานะ 2 สถานะของเน้ือเย่ือและเลือดที่มีการแลกเปลี่ยน
ความร้อนแบบการพาความร้อนซึ่งกันและกัน จากการศึกษาพบว่า Phase Lag Times สําหรับฟลักซ์ความ
ร้อนและการเปลี่ยนแปลงอุณหภูมิภายในเน้ือชีวภาพที่ทําการศึกษามีความใกล้เคียงกันในแต่ละกรณี 

และสามารถพบการใช้สมการถ่ายเทความร้อน 2 สมการของสถานะเนื้อเย่ือและสถานะเลือดใน
แบบจําลองของวัสดุพรุนแบบไม่สมดุลทางความร้อน เพ่ือศึกษาลักษณะการกระจายตัวอุณหภูมิของ
เน้ือเย่ือชีวภาพส่วนตับระหว่างกระบวนการบําบัดด้วยความร้อนได้ในงานวิจัยของ Peng, T. et al., 2011 
โดยทําการศึกษาเปรียบเทียบลักษณะการกระจายตัวอุณหภูมิจากการใช้แบบจําลองการถ่ายเทความร้อน
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ของวัสดุพรุนแบบไม่สมดุลทางความร้อน แบบจําลองการถ่ายเทความร้อนไบโอฮีท และแบบจําลองของ 
Klinger (Klinger Model) ที่จุดต่าง ๆ ภายในเน้ือเย่ือขีวภาพ และศึกษาอิทธิพลของชนิดของหลอดเลือด
ประเภทต่าง ๆ  โดยจากผลการวิจัยพบว่าเมื่อพิจารณาแบบจําลองของเน้ือเย่ือชีวภาพที่มีหลอดเลือดแดง
ขนาดใหญ่ (Large Arteries) อยู่ภายใน (มีความเร็วของหลอดเลือดสูง) การกระจายตัวอุณหภูมิของสถานะ
เน้ือเย่ือจากการใช้แบบจําลองของวัสดุพรุนแบบไม่สมดุลทางความร้อนจะมีความใกล้เคียงกับการกระจาย
ตัวอุณหภูมิของสถานะเนื้อเย่ือจากการใช้แบบจําลองไบโอฮีท โดยการกระจายตัวอุณหภูมิของสถานะ
เน้ือเย่ือจากการใช้แบบจําลองของวัสดุพรุนแบบไม่สมดุลทางความร้อนจะลักษณะที่แตกต่างกันอย่าง
ชัดเจนกับการกระจายตัวอุณหภูมิของสถานะเลือดจากการใช้แบบจําลองของวัสดุพรุนแบบไม่สมดุลทาง
ความร้อน ในขณะที่การกระจายตัวอุณหภูมิของสถานะเน้ือเย่ือจากการใช้แบบจําลองของ Klinger จะมี
ความแตกต่างกับการกระจายตัวอุณหภูมิจากการใช้แบบจําลองประเภทอื่น ๆ อย่างเห็นได้ชัดเจน ในขณะ
ที่เมื่อพิจารณาแบบจําลองของเน้ือเย่ือชีวภาพที่มีหลอดเลือดแดงขนาดเล็ก อาร์เทอริโอล (Arterioles) อยู่
ภายใน (มีความเร็วของหลอดเลือดน้อย) การกระจายตัวอุณหภูมิของสถานะเนื้อเย่ือ และสถานะเลือดจาก
การใช้แบบจําลองของวัสดุพรุนแบบไม่สมดุลทางความร้อน และการกระจายตัวอุณหภูมิของสถานะเน้ือเย่ือ
จากการใช้แบบจําลองของ Klinger จะมีความใกล้เคียงกัน แต่การกระจายตัวอุณหภูมิของสถานะเน้ือเย่ือ
จากการใช้แบบจําลองไบโอฮีทจะมีความแตกต่างอย่างชัดเจน และในกรณีเมื่อพิจารณาแบบจําลองของ
เน้ือเย่ือชีวภาพที่มีหลอดเลือดแดงแบบแขนง (Terminal Arterial Branches) อยู่ภายใน (มีความเร็วของ
หลอดเลือดปานกลาง) การกระจายตัวอุณหภูมิของสถานะเน้ือเย่ือและสถานะเลือดจากการใช้แบบจําลอง
ของวัสดุพรุนแบบไม่สมดุลทางความร้อนจะมีความแตกต่างกันเล็กน้อย แต่แตกต่างกันอย่างชัดเจนกับการ
กระจายตัวอุณหภูมิของสถานะเน้ือเย่ือจากการใช้แบบจําลองไบโอฮีท ในขณะที่การกระจายตัวอุณหภูมิ
ของสถานะเนื้อเย่ือจากการใช้แบบจําลองของ Klinger จะมีความแตกต่างกับการกระจายตัวอุณหภูมิจาก
การใช้แบบจําลองประเภทอ่ืน ๆ อย่างเล็กน้อย จากผลการศึกษาข้างต้นจึงสามารถสรุปได้ว่าแบบจําลอง
ของวัสดุพรุนแบบไม่สมดุลทางความร้อนเหมาะสําหรับการพิจารณาแบบจําลองของเน้ือเย่ือชีวภาพที่มี
หลอดเลือดขนาดใหญ่หรือมีความเร็วสูง ๆ อยู่ภายใน เช่น หลอดเลือดแดงใหญ่ และหลอดเลือดดําใหญ่ 
เน่ืองจากการกระจายตัวอุณหภูมิของสถานะเน้ือเย่ือและสถานะเลือดมีความแตกต่างกันอย่างชัดเจน และ
ยังคงสามารถใช้แบบจําลองไบโอฮีทในการวิเคราะห์ได้ ตรงกันข้ามกับแบบจําลองของวัสดุพรุนแบบสมดุล
ทางความร้อนเหมาะสําหรับการพิจารณาแบบจําลองของเนื้อเย่ือชีวภาพที่มีหลอดเลือดขนาดไม่ใหญ่มาก
หรือมีความเร็วตํ่า ๆ อยู่ภายใน เช่น หลอดเลือดแดงเล็ก หลอดเลือดดําเล็ก และหลอดเลือดฝอยเน่ืองจาก
การกระจายตัวอุณหภูมิของสถานะเน้ือเย่ือและสถานะเลือดมีความใกล้เคียงกัน และไม่เหมาะสําหรับการ
ใช้แบบจําลองไบโอฮีทในการวิเคราะห์ ซึ่งจากงานวิจัยของ Peng, T. et al., 2011 น้ีสามารถนําค่า
คุณสมบัติต่าง ๆ ของชนิดของหลอดเลือดประเภทต่าง ๆ เช่น ค่าความเร็ว ค่าความพรุน และค่า
สัมประสิทธ์ิการพาความร้อนมาใช้เป็นพ้ืนฐานในการวิเคราะห์การถ่ายเทความร้อนโดยใช้แบบจําลองของ
วัสดุพรุนได้ 

และในงานวิจัยของ Fan, J. และ Wang, L., 2011 ได้ทําการพัฒนาแบบจําลองของการถ่ายเท
ความร้อนภายในเน้ือเย่ือชีวภาพขนาดใหญ่ โดยใช้แบบจําลองของวัสดุพรุนที่ไม่สมดุลทางความร้อน จาก
การวิเคราะห์ผลจากแบบจําลองพบว่าสมการถ่ายเทความร้อนในเลือดและเน้ือเย่ือมีความสอดคล้องกับ
สมการถ่ายเทความร้อนแบบ DPL (Dual-Phase-Lagging) อันตรกิริยาระหว่างเลือดและเน้ือเย่ือทําให้
เกิดผลกระทบที่หลากหลายจากการถ่ายเทความร้อนจากการถ่ายเทความร้อนเน่ืองจากการพาความร้อน 
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ความเร็วของเลือด การไหลเวียนและการแพร่กระจายตัวของเลือด และการสันดาปพลังงานภายในต่อ
ลักษณะการกระจายตัวอุณหภูมิของเลือดและเน้ือเย่ือ 

นอกจากน้ัน Majchrzak, E., และ Turchan, L., 2013 ได้ทําการวิเคราะห์เชิงตัวเลขของเน้ือเย่ือ
ชีวภาพระหว่างการได้รับการทําความร้อนในระหว่างการบําบัดด้วยความร้อน (Hyperthermia) โดยใช้
แบบจําลองของวัสดุพรุนแบบสมดุลทางความร้อน และแบบจําลอง 3 มิติ ของเน้ือเย่ือปกติและเน้ืองอก
ได้รับการพิจารณา และใช้ระเบียบวิธีแบบชัดแจ้ง (Explicit Scheme) แบบไฟไนต์ดิฟเฟอร์เรนต์ (Finite 
Difference Method) โดยทําการเปรียบเทียบการกระจายตัวอุณหภูมิที่เปลี่ยนแปลงตามเวลาจากการใช้
แบบจําลองการถ่ายเทความร้อนไบโอฮีทและแบบจําลองของวัสดุพรุนที่มีหลอดเลือดอยู่ภายใน 3 ประเภท 
คือหลอดเลือดดําขนาดเล็ก เวนูล  (Venules) หลอดเลือดฝอย คาพิลลารี่ (Capillaries) และหลอดเลือด
แดงขนาดเล็ก (Arteriole) จากการศึกษาพบว่าการกระจายตัวอุณหภูมิที่เปลี่ยนแปลงตามเวลาในกรณีที่มี
หลอดเลือดฝอย คาพิลลารี่ (Capillaries) อยู่ภายในจะมีค่ามากกว่าการกระจายตัวอุณหภูมิที่เปลี่ยนแปลง
ตามเวลา ในกรณีที่มีหลอดเลือดดําขนาดเล็ก เวนูล  (Venules) และในกรณีที่มีหลอดเลือดแดงขนาดเล็ก 
(Arteriole) ตามลําดับ 

Wang, K. et al., 2015 ทําการหาผลเฉลยด้วยวิธีเชิงวิเคราะห์ (Analytic Solution) เพ่ือศึกษา
ลักษณะการถ่ายเทความร้อนภายในเน้ือเย่ือชีวภาพในระหว่างกระบวนการการรักษาโรคมะเร็งโดยใช้
พลังงานความร้อนจากคลื่นความถ่ีวิทยุ (Radiofrequency Ablation (RFA)) โดยใช้แบบจําลองของวัสดุ
พรุนแบบไม่สมดุลทางความร้อนในการวิเคราะห์ และทําการศึกษาอิทธิพลของตัวแปรต่าง ๆ อันได้แก่ 
แหล่งพลังงานความร้อนจากการสันดาปภายใน ปริมาตรของช่องว่างของหลอดเลือด อัตราส่วนระหว่างค่า
การนําความร้อนระหว่างเน้ือเย่ือและเลือด ชนิดของเน้ือเย่ือชีวภาพประเภทต่าง ๆ และอัตราการ
แลกเปลี่ยนความร้อนระหว่างลูเมน (Lumen) และเน้ือเย่ือ ที่ส่งผลต่อการกระจายอุณหภูมิของสถานะ
เน้ือเย่ือและสถานะเลือด 

Monte, F. de, และ Haji-Sheikh, A., 2017 ทําการศึกษาลักษณะการกระจายตัวอุณหภูมิของ
สถานะของเหลวและสถานะของแข็งภายในเนื้อเย่ือชีวภาพในระหว่างกระบวนการบําบัดด้วยความร้อน 
(Hyperthermia) โดยการใช้เลเซอร์ โดยใช้แบบจําลองของวัสดุพรุนแบบไม่สมดุลทางความร้อนในการ
วิเคราะห์ และหาผลเฉลยด้วยวิธีเชิงวิเคราะห์ (Analytic Solution) เพ่ือศึกษาอิทธิพลของตัวแปรทาง
ความร้อนที่เก่ียวข้องกับการแลกเปลี่ยนความร้อนระหว่างสถานะของเหลวและสถานะของแข็ง ซึ่ง
แบบจําลองเน้ือเย่ือชีวภาพและเง่ือนไขขอบเขตที่ใช้ในการวิเคราะห์ดังแสดงในรูปที่ 2.13  
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รูปที่ 2.13 แบบจําลองเน้ือเย่ือชีวภาพและเง่ือนไขขอบเขตที่ใช้ในการวิเคราะห์ในงานวิจัยของ Monte, F. 
de, และ Haji-Sheikh, A., 2017 (Monte, F. de, และ Haji-Sheikh, A., 2017) 

 
 
และเมื่อเร็ว ๆ น้ี Goyal และ Bhargava, 2018 ทําการศึกษารูปแบบการกระจายอุณหภูมิ 

รูปแบบการถ่ายเทความร้อน และรูปแบบการกระจายตัวของอัตราการดูดกลืนพลังงานจําเพาะภายใน
ร่างกายมนุษย์เมื่อได้รับอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในระหว่างกระบวนการรักษาด้วยคลื่นวิทยุ 
(Radiofrequency Treatment) โดยใช้แบบจําลองของวัสดุพรุนแบบไม่สมดุลทางความร้อนในการ
วิเคราะห์ผ่านระเบียบวิธีไฟไนต์อิลิเมนต์ (Finite Element Method : FEM)  

 
 
แม้จากข้างต้นจะมีงานวิจัยบางส่วนที่ใช้แบบจําลองการถ่ายเทความร้อนของวัสดุพรุนใน

การศึกษาการถ่ายเทความร้อนภายในเนื้อเย่ือชีวภาพชนิดต่าง ๆ แต่อย่างไรก็ตามงานวิจัยที่ศึกษา
ปรากฏการณ์การถ่ายเทความร้อนภายในเนื้อเย่ือผิวหนังวัสดุพรุนที่ได้รับอิทธิพลจากการแผ่รังสีจาก
คลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าโดยใช้แบบจําลองการถ่ายเทความร้อนแบบไม่สมดุลทางความร้อนยังมีอยู่จํานวน
น้อยมาก นอกจากน้ันแล้วส่วนใหญ่ของงานวิจัยที่มีการศึกษาก่อนหน้าน้ีมักจะศึกษาโดยเน้นเฉพาะไม่
แบบจําลองการแพร่กระจายตัวของคล่ืนแม่เหล็กไฟฟ้าหรือแบบจําลองการถ่ายเทความร้อนเพียง
แบบจําลองใดแบบจําลองหน่ึงเท่าน้ัน มีงานวิจัยจํานวนน้อยมากที่มีการศึกษาครอบคลุมทั้งแบบจําลองการ
แพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าและแบบจําลองการถ่ายเทความร้อน ซึ่งจะทําให้การวิเคราะห์
ผลกระทบของการแผ่รังสีของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าภายในเน้ือเย่ือชีวภาพไม่สมบูรณ์ โดยเฉพาะอย่างย่ิงการ
ตอบสนองทางสรีรวิทยาความร้อนของเน้ือเย่ือผิวหนังเมื่อได้รับผลกระทบจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า เพ่ือให้
ได้รับความรู้ความเข้าใจในกระบวนการที่เกิดขึ้นภายในเน้ือเย่ือผิวหนังเมื่อได้รับผลกระทบของการแผ่รังสี
ของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าได้อย่างสมบูรณ์การศึกษาการแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า การถ่ายเท
ความร้อน และการไหลของเลือดจึงเป็นสิ่งที่จําเป็น 

ย่ิงกว่าน้ันการวิเคราะห์อิทธิพลของสนามแม่เหล็กไฟฟ้า เช่น กําลังของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า 
(Electromagnetic Wave Power) ความถี่ของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า (Electromagnetic Wave 
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Frequency) รวมทั้งอิทธิพลของความเร็วของเลือด (Blood Velocity) ค่าความพรุน (Porosity) เวลาใน
การทําความร้อน และอุณหภูมิของสิ่งแวดล้อมภายนอก ซึ่งส่งผลต่อการกระจายตัวของอัตราการดูดกลืน
พลังงานจําเพาะ กระจายตัวของอุณหภูมิ และการกระจายตัวของการไหลของเลือดภายในแต่ละช้ันของ
เน้ือเย่ือผิวหนังวัสดุพรุน ยังไม่มีการพิจารณาอย่างครบถ้วนและยังไม่เสมือนสภาวะจริง เน่ืองจากความ
ซับซ้อนของโครงสร้างภายในเน้ือเย่ือผิวหนัง และการทดลองในร่างกายมนุษย์จริงเพ่ือเปรียบเทียบความ
ถูกต้องยังคงมีข้อจํากัดอยู่ เน่ืองจากข้อจํากัดทางด้านจริยธรรม ดังน้ันการวิเคราะห์การแพร่กระจายตัวของ
คลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า การถ่ายเทความร้อน และการไหลของเลือดภายในเนื้อเย่ือผิวหนังโดยใช้แบบจําลอง
ทางคณิตศาสตร์ในการวิเคราะห์จึงเป็นอีกทางเลือกหน่ึง เพ่ือสร้างระดับของข้อมูลและผลกระทบต่อ
สุขภาพจากอิทธิพลของการแผ่รังสีจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า เพ่ือเป็นตัวแทนของกระบวนการที่เกิดขึ้นจริง
ของการได้รับอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าภายในเนื้อเย่ือผิวหนัง รวมท้ังเพ่ือเป็นการสังเคราะห์องค์
ความรู้อย่างครบถ้วนของอิทธิพลของตัวแปรต่างๆ ที่จะส่งผลต่อการดูดซับคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า การถ่ายเท
ความร้อน และการไหลของเลือดภายในเน้ือเย่ือผิวหนัง เพ่ือใช้เป็นองค์ความรู้พ้ืนฐานในการศึกษาการ
ถ่ายเทความร้อนและการตอบสนองทางสรีรวิทยาความร้อนภายในเน้ือเยื่อผิวหนังและเน้ือเย่ือชีวภาพชนิด
อ่ืนๆ เมื่อได้รับอิทธิพลจากการแผ่รังสีของคล่ืนแม่เหล็กไฟฟ้า ที่จะช่วยเป็นพ้ืนฐานต่อแนวทางการรักษา
และวิเคราะห์ผลกระทบต่อสุขภาพของเมื่อได้รับการแผ่รังสีของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า ซึ่งตัวอย่างของการนํา
องค์ความรู้ที่ได้ไปใช้งาน อาทิ การประยุกต์การใช้งานท่ีเก่ียวข้องกับการรักษาโรคมะเร็งโดยใช้ความร้อน
จากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า เช่น โรคมะเร็งผิวหนัง เป็นต้น  

โดยตารางที่ 2.1 จะแสดงสรุปงานวิจัยที่ทําการศึกษาท่ีเก่ียวข้องกับกับการวิเคราะห์การถ่ายเท
ความร้อนโดยใช้แบบจําลองไบโอฮีทและแบบจําลองของวัสดุพรุน 
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ตารางที่ 2.1 สรุปงานวิจัยที่ทําการศึกษาที่เก่ียวข้องกับกับการวิเคราะห์การถ่ายเทความร้อนโดยใช้
แบบจําลองไบโอฮีทและแบบจําลองของวัสดุพรุน 

 
Author Title Year Model Application Methodology 

Research group on heat transfer analysis using bioheat model 
Pennes, H. H. Analysis of tissue and arterial blood 

temperatures in the resting human 
forearm 

1948 Biological 
tissue 

Heat transfer Analytical method 

Xu, F. et al. Biothermomechanical behavior of skin 
tissue 

2008 Skin 
tissue 

Laser hyperthermia 
Heat transfer 

Biothermomechanical 

Analytical method 

Jaunich, M. et 
al. 

Bio-heat transfer analysis during short 
pulse laser irradiation of tissues 

2008 Skin 
tissue 

Laser hyperthermia 
Heat transfer 

Thermal damage 

Experimental and 
Numerical method 

Özen et al. Heat analysis of biological tissue 
exposed to microwave by using 
thermal wave model of bio-heat 

transfer (Twmbt) 

2008 Skin 
tissue 

Heat transfer 
Electromagnetic Wave 

Propagation 

Numerical method 

Zolfaghari, A. 
and Maerefat, 

M.  

A new simplified thermoregulatory 
bioheat model for evaluating thermal 

response of the human 
body to transient environments 

2010 Skin 
tissue 

Heat transfer Analytical method 

Renato, M. et 
al. 

Hybrid integral transforms analysis of 
the bioheat equation with variable 

properties 

2010 Skin 
tissue 

Heat transfer Analytical method 

Ahmadikia, H. 
et al. 

Analytical solution of the parabolic 
and hyperbolic heat transfer equations 
with constant and transient heat flux 

conditions on skin tissue 

2012 Skin 
tissue 

Laser hyperthermia 
Heat transfer 

Analytical method 

Dehghan, M. 
and Sabouri, 

M. 

A spectral element method for solving 
the Pennes bioheat transfer equation 
by using triangular and quadrilateral 

2012 Skin 
tissue 

Heat transfer 
 

Numerical method 

Sarkar, D. et 
al. 

Temperature distribution in multi-layer 
skin tissue in presence of a tumor 

2015 Skin 
tissue 

Heat transfer 
 

Analytical method 

Singh, I. et al. Modeling skin cooling using optical 
windows and cryogens during laser 

induced hyperthermia in a multilayer 
vascularized tissue 

2015 Skin 
tissue 

Laser hyperthermia 
Heat transfer 

Numerical method 

Shit, G.C. and 
Bera, A. 

Temperature response in a living 
tissue with different heating source at 
the skin surface under relaxation time 

2017 Skin 
tissue 

Thermal ablation 
Heat transfer 

 

Analytical method 

Ren, Y. et al. Thermal dosage investigation for 
optimal temperature distribution in 

gold nanoparticle enhanced 
photothermal therapy 

2017 Skin 
tissue 

Laser hyperthermia 
Heat transfer 

Numerical method 

Nóbrega, S., 
and Coelho, 

P.J. 

A parametric study of thermal therapy 
of skin tissue 

2017 Skin 
tissue 

Laser hyperthermia 
Heat transfer 

Thermal damage 

Numerical method 
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Author Title Year Model Application Methodology 
Verma, A.K. et 

al. 
Assessment of thermal damage during 
skin tumor treatment using thermal 
wave model: A realistic approach 

2017 Skin 
tissue 

Laser hyperthermia 
Heat transfer 

Thermal damage 

Numerical method 

Leduc, C. and 
Zhadobov, M. 

Thermal model of electromagnetic 
skin-equivalent phantom at millimeter 

waves 

2017 Skin 
tissue 

Heat transfer 
SAR 

Analytical method  
Numerical method 

Kumara, D., 
and Rai, K.N. 

Numerical simulation of time fractional 
dual-phase-lag model of heat transfer 

within skin tissue during thermal 
therapy 

2017 Skin 
tissue 

Thermal Ablation 
Heat transfer 

Electromagnetic Wave 
Propagation 

Numerical method 
Exact Method 

Hobiny, A.D., 
and Abbas, 

I.A. 

Theoretical analysis of thermal 
damages in skin tissue induced by 

intense moving heat source 

2018 Skin 
tissue 

Thermal damage  Analytical method 

Dutta, J. and 
Kundu, B. 

 

Two-dimensional closed-form model 
for temperature in living tissues for 

hyperthermia treatments 

2018 Skin 
tissue 

Hyperthermia 
Treatment 

Heat transfer 

Exact method 

Ma, J. et al.,  Exact solution of thermal response in a 
three-dimensional living bio-tissue 
subjected to a scanning laser beam 

2018 Skin 
tissue 

Laser hyperthermia 
Heat transfer 

 

Exact Method 

Li, X. et al. Analytical study of transient thermo-
mechanical responses of dual-layer 

skin tissue with variable thermal 
material properties 

2018 Skin 
tissue 

Laser hyperthermia 
Thermo-mechanical 

responses 

Analytical method 

Dutta, J. and 
Kundu, B.  

Thermal wave propagation in blood 
perfused tissues under hyperthermia 
treatment for unique oscillatory heat 
flux at skin surface and appropriate 

initial condition 

2018 Skin 
tissue 

Hyperthermia 
Heat transfer 

Electromagnetic Wave 
Propagation 

 

Exact Method 

Research group on heat transfer analysis using porous media model 
Nakayama, A.  

and 
Kuwahara, F.  

A general bioheat transfer model 
based on the theory of porous media 

2008 Biological 
tissue 

Flow transport 
Heat transfer 

 

Review 

Mahjoob, S. 
and Vafai, K.  

Analytical 
characterization of heat transport 

through biological media incorporating 
hyperthermia treatmen 

2009 Biological 
tissue 

Hyperthermia 
 

Analytical method  
 

Zhang, Y. Generalized dual-phase lag bioheat 
equations based on nonequilibrium 

heat transfer in living biological 
tissues” 

2009 Biological 
tissue 

Heat transfer 
 

Analytical method  
 

Peng, T. et al. A two-equation coupled system for 
determination of liver tissue 

temperature during thermal ablation 

2011 Biological 
tissue 

Heat transfer 
 

Numerical method 
 

Fan, J. and 
Wang, L. 

A general bioheat model at 
macroscale 

2011 Biological 
tissue 

Heat transfer 
 

Analytical method  
 

Shafahi 
and Vafai 

Human eye response to thermal 
disturbances 

2011 Eye  Flow transport 
Heat transfer 

 

Numerical method 
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Author Title Year Model Application Methodology 
Khaled, A.-

R.A. and Vafai, 
K. 

The role of porous media in modeling 
flow and heat transfer in biological 

tissues 

2013 Biological 
tissue 

Mass diffusion 
Flow transport 
Heat transfer 

 

Review 

Majchrzak, E., 
and Turchan, 

L. 

Numerical analysis of tissue heating 
using the bioheat transfer porous 

model 

2013 Biological 
tissue 

Hyperthermia 
Heat transfer 

 

Numerical method 
 

Wang, K. et al. Analysis and analytical characterization 
of bioheat transfer during 
radiofrequency ablation 

2015 Biological 
tissue 

Radiofrequency 
Ablation 

Heat transfer 

Analytical method  
 

Monte, F. de, 
and Haji-
Sheikh, A. 

Bio-heat diffusion under local thermal 
non-equilibrium conditions using dual-

phase lag-based Green’s functions 

2017 Biological 
tissue 

Hyperthermia 
Heat transfer 

 

Analytical method  
 

Goyal and 
Bhargava 

FEM simulation of EM field effect on 
body tissues with bio-nanofluid (blood 

with nanoparticles) for nanoparticle 
mediated hyperthermia 

2018 Biological 
tissue 

Radiofrequency 
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บทที่ 3 
ทฤษฎีที่เก่ียวข้อง 

 
 

ในโครงการวิจัยน้ีจะทําการศึกษาครอบคลุมทั้งแบบจําลองการแพร่กระจายตัวของคลื่น
แม่เหล็กไฟฟ้า แบบจําลองการถ่ายเทความร้อน และแบบจําลองการไหลของเลือด รวมทั้งทําการศึกษาการ
ตอบสนองทางสรีรวิทยาความร้อนของเน้ือเย่ือชีวภาพเมื่อได้รับการแผ่รังสีของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า โดยใช้ทั้ง
แบบจําลองไบโอฮีทและแบบจําลองของวัสดุพรุนในการวิเคราะห์ โดยทฤษฎีพ้ืนฐานที่เก่ียวข้องกับระเบียบ
วิจัยในงานวิจัยน้ีจะมีดังน้ี 

 
3.1  ทฤษฏีเก่ียวกับการแพร่กระจายตัวของคลืน่แม่เหล็กไฟฟ้า 
 

3.1.1  ลักษณะทั่วไปของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า 
คลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า (Electromagnetic Wave) คือ คลื่นชนิดหน่ึงที่เคลื่อนที่โดยไม่ต้อง

อาศัยตัวกลาง จึงสามารถเคลื่อนที่ในสุญญากาศได้ โดยเมื่อคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าเคลื่อนที่ในสุญญากาศจะมี
ความเร็วประมาณ 300,000,000 m/s คลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าเกิดขึ้นโดยอาศัยการเหน่ียวนํากันระหว่าง
สนามไฟฟ้า (Electric Field) และสนามแม่เหล็ก (Magnetic Field) โดยสนามไฟฟ้าและสนามแม่เหล็ก ซึ่ง
จะมีทิศทางต้ังฉากซึ่งกันและกัน และต้ังฉากกับทิศการเคลื่อนที่ ดังแสดงในรูปที่ 3.1 โดยคลื่น
แม่เหล็กไฟฟ้าจะมีช่วงความถี่คลื่นและช่วงความยาวคลื่นที่แตกต่างกันโดยมีลักษณะเฉพาะตัว จึงมักแบ่ง
ประเภทและการนําไปใช้ของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าตามช่วงความถี่คลื่นและช่วงความยาวคลื่นที่แตกต่างกัน 
หรือที่เรียกว่า สเปกตรัมคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า (Electromagnetic Spectrum) ดังแสดงในรูปที่ 3.2 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
รูปที่ 3.1 ทิศการเคลื่อนที่ของสนามไฟฟ้าและสนามแม่เหล็กภายในคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า 

(แหล่งทีม่า : https://micro.magnet.fsu.edu/primer/java/wavebasics/index.html) 
 

 



-38- 
 

 
 
 

รูปที่ 3.2 สเปกตรัมคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า (Electromagnetic Spectrum) 
(แหล่งทีม่า : http://www.slri.or.th/slrith/index.php?option=com_ 

content&view=article&id=42&Itemid=88) 
 

จากรูปที่ 3.2 จะเห็นได้ว่าคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าสามารถแบ่งได้ตามช่วงความถี่คลื่นและช่วง
ความยาวคลื่น และคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าแต่ละประเภทจะนําไปใช้ประโยชน์ในงานด้านต่าง ๆ ที่แตกต่างกัน 
อาทิ รังสีอินฟราเรด (Infrared Radiation หรือ IR) มีความยาวคลื่นอยู่ในช่วง 0.75-100  m และมี
ความถี่อยู่ในช่วง 1,011-1,014 Hz หรืออยู่ในช่วงระหว่างแสงสีแดงกับคลื่นวิทยุ เช่นเดียวกันกับคลื่น
ไมโครเวฟ โดยคุณสมบัติเด่นเฉพาะตัวของรังสีอินฟราเรด คือ ไม่เบ่ียงเบนในสนามแม่เหล็กไฟฟ้า และหาก
มีความถี่สูงขึ้น พลังงานก็จะเพ่ิมสูงขึ้นด้วย รังสีอินฟราเรดสามารถแบ่งออกเป็น 3 ช่วง คือ รังสีอินฟราเรด
ย่านใกล้ (Near Infrared หรือ NIR) มีความยาวคลื่นในช่วง 0.75-3  m สามารถให้ใช้งานในช่วง 500-
2,200 ºC ให้กําลังความร้อนต่อพ้ืนที่สูง สามารถให้ความร้อนได้สูง ความร้อนผ่านเข้าในเน้ือวัสดุได้ลึก และ
รวดเร็ว นิยมนําไปใช้ในอุตสาหกรรมอาหาร เช่น การอบแห้งผลิตภัณฑ์ รังสีอินฟราเรดย่านกลาง (Middle 
Infrared หรือ mid-IR) มีมีความยาวคลื่นในช่วง 3-25  m สามารถให้อุณหภูมิใช้งานในช่วง 500-950 ºC 
สามารถให้ความร้อนได้ปานกลาง และผ่านเข้าไปในเน้ือวัสดุได้ลึกปานกลางและรังสีอินฟราเรดย่าน
ไกล (Far Infra-red หรือ FIR) มีมีความยาวคลื่นในช่วง 25-100  m สามารถให้ใช้งานในช่วง 300-700 
ºC ให้ความร้อนต่อหน่วยพ้ืนที่ได้ตํ่า ความร้อนผ่านเข้าไปในเน้ือวัสดุได้ไม่ลึก เหมาะสําหรับใช้งานประเภท
ที่ต้องการความร้อนตํ่า และจํากัดบริเวณพ้ืนผิว รังสีอินฟราเรดสามารถใช้ประโยชน์ในด้านอุตสาหกรรม
มากมาย อาทิ การอบแห้งอาหาร การอบแห้งเคร่ืองป้ันและเซรามิกส์ การอบแห้งวัสดุยานยนต์ และอ่ืน ๆ 
หรือใช้งานด้านการเกษตร เช่น การกําจัดแมลงในเมล็ดข้าว เป็นต้น 

คลื่นไมโครเวฟ (Microwave Radiation) มีความยาวคลื่นอยู่ในช่วง 1 mm-1 m และมี
ความถี่อยู่ในช่วง 0.3-300 GHz การทําความร้อนด้วยไมโครเวฟเป็นอีกวิธีหน่ึงที่น่าสนใจและไม่เหมือน
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วิธีการให้ความร้อนแบบเก่าที่ให้เฉพาะความร้อนที่ผิวภายนอกของวัสดุ เน่ืองจากคลื่นไมโครเวฟมี
คุณสมบัติในการทะลุทะลวงสูง ทําให้เกิดความร้อนภายในวัสดุได้อย่างมีประสิทธิภาพ โดยในการทําความ
ร้อนให้แก่วัสดุ คลื่นไมโครเวฟจะทะลุทะลวงผ่านผิวของวัสดุเข้าไปสั่นโมเลกุล อนุภาคของวัสดุ ทําให้เกิด
การเสียดสีและความร้อนขึ้น ซึ่งลักษณะการทําความร้อนแบบน้ีจะเรียกว่า “การทําความร้อนเชิงปริมาตร 
(Volumetric heating)” ด้วยข้อดีดังกล่าวคลื่นไมโครเวฟจึงถูกนํามาใช้งานด้านต่าง ๆ มากมายทั้งในด้าน
อุตสาหกรรม เช่น การอบแห้งอาหาร (Horuz, E., Bozkurt, H., Karataş, H., และ Maskan, M., 2018 
และ Pu, Y.-Y. และ Sun, D.W, 2017) และด้านครัวเรือน (Almeida, S.T.de et al. 2017 และ Tangy, 
A. et al. 2017) รวมทั้งด้านการแพทย์ (Ibitoye, A.Z. et al., 2018 และ Liu, J., A.Z. et al., 2017) อีก
ด้วย 

 
3.1.2  องค์ประกอบพ้ืนฐานของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า 

องค์ประกอบพ้ืนฐานของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าจะประกอบด้วย 
1. ความยาวคลื่น (Wave Length) หมายถึง ระยะทางที่คลื่นเคล่ือนที่ได้ ในขณะที่

อนุภาคสั่นครบ 1 รอบ มีหน่วยเป็นเมตร (m) 
2. ความถี่ (Frequency ) หมายถึง จํานวนรอบท่ีคลื่นเคล่ือนที่ได้ในหนึ่งหน่วยเวลา มี

หน่วยเป็น 1/วินาที (1/s) หรือ เฮิร์ทซ์ (Hz) 
3. คาบการเคลื่อนที่ (Period) หมายถึง เวลาที่คลื่นเคลื่อนที่ได้ครบ 1 รอบ มีหน่วยเป็น

วินาที (s) 
4. อัตราเร็วของคลื่น (Speed) หมายถึง ระยะทางที่คลื่นเคลื่อนที่ได้ในหน่ึงหน่วยเวลา 

และเน่ืองจากขณะที่คลื่นเคลื่อนที่ไปด้วยอัตราเร็วค่าหน่ึง เฟสของคลื่นก็เคลื่อนที่ไปด้วยอัตราเร็ว เท่ากัน 
ดังน้ันในบางคร้ังจึงเรียกว่า อัตราเร็วเฟส (Phase Speed) ของคลื่น  มีหน่วยเป็นเมตรต่อวินาที (m/s)   

5. มุมเฟส (Phases Angle) หมายถึง มุมที่ใช้กําหนดตําแหน่งของคล่ืนขณะที่เคลื่อนที่ มี
หน่วยเป็นเรเดียน (Radian (rad)) 

6. แอมพลิจูด (Amplitude) หมายถึง การกระจัดสูงสุดของการสั่นของอนุภาค มีหน่วย
เป็นเมตร (m) 

โดยความสัมพันธ์ของอัตราเร็วของคล่ืน ความยาวคลื่น และความถ่ี จะมีความสัมพันธ์ดัง
สมการที่ (3.1) 

 
fv        (3.1)  

   
  เมื่อ  v  คือ อัตราเร็วของคลื่น (m/s),   คือ ความยาวของคลื่น (m) และ f  คือ 
ความถี่ของคลื่น (1/s) หรือ (Hz)  

  
สําหรับกรณีที่คลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าเคลื่อนที่ผ่านสุญญากาศหรือฟรีสเปซ จะพิจารณาให้ 

cv  เมื่อ c คือ อัตราเร็วของแสง 
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และเมื่อคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าเคลื่อนที่ผ่านตัวกลางใด ๆ อัตราเร็วของคล่ืนจะข้ึนอยู่กับค่า
คุณสมบัติไดอิเล็กตริก (Dielectric Properties) ของตัวกลางนั้น ๆ  ดังสมการที่ (3.2) 

r

c
v

 
      (3.2)  

   
  เมื่อ  r   คือ ค่าคงที่ไดอิเล็กตริกสัมพัทธ์ (Relative Dielectric Constant) หรือ ค่า
เปอร์มิตติวิต้ีสัมพัทธ์ (Relative Permittivity) (-) 

  
3.1.3  สมการของแมกซ์เวลล์ (Maxwell's equations) 

สมการของแมกซ์เวลล์ (Maxwell's equations) เป็นสมการที่ใช้อธิบายพฤติกรรมของ
สนามแม่เหล็กไฟฟ้าซึ่งสามารถใช้อธิบายการเปลี่ยนแปลงของสนามไฟฟ้าและสนามแม่เหล็กตามเวลา โดย
ในสมการแม็กซ์เวลจะแบ่งออกเป็นสมการย่อยๆ ดังน้ี 

สมการแรกสมการของแมกซ์เวลล์ คือ กฎของฟาราเดย์ (Faraday’s Law) ที่เช่ือมความ 
สัมพันธ์ระหว่างสนามไฟฟ้าที่เปลี่ยนไปกับเวลากับสนามแม่เหล็ก หรือกล่าวได้ว่าสนามไฟฟ้าที่หมุน
วนรอบๆ คอนทัวร์ เท่ากับอัตราการเปลี่ยนแปลง ฟลักซ์สนามแม่เหล็กที่ผ่านพ้ืนที่ผิวที่ล้อมรอบด้วยคอน
ทัวร์ ซึ่งแสดงได้ด้วยรูปสมการอนุพันธ์ในลักษณะไทม์ฮาโมนิค (Time Harmonic) ดังต่อไปน้ี 

 

t

B
E








     (3.3)  

 
  เมื่อ  E


 คือ สนามไฟฟ้า (Electric Field) และ B


 คือ ความหนาแน่นของฟลักซ์

แม่เหล็ก (Magnetic Flux Density)  
สมการที่สองของสมการของแมกซ์เวลล์ คือ กฎของแอมแปร์ (Ampere's law) ที่เช่ือม

ความสัมพันธ์ระหว่างค่าความเข้มสนามแม่เหล็กกับความหนาแน่นกระแสไฟฟ้ารวม (Total Current 
Density) หรือกล่าวได้ว่า ความเข้มสนามแม่เหล็กที่หมุนวนรอบๆคอนทัวร์ผิวปิด (Closed Contour) 
เท่ากับกระแสสุทธิที่ผ่านพ้ืนที่ผิวที่ล้อมรอบด้วยคอนทัวร์ ยกตัวอย่างเช่น สนามไฟฟ้าที่ล้อมรอบ 
(Surrounded) โดยสนามแม่เหล็กเป็นต้น ซึ่งแสดงได้ด้วยรูปสมการอนุพันธ์ในลักษณะไทม์ฮาโมนิค (Time 
Harmonic) ดังต่อไปน้ี 

 

t

D
JH








    (3.4)  

 
เมื่อ  H


 คือ สนามแม่เหล็ก (Magnetic Field), J


 คือ ความหนาแน่นกระแสไฟฟ้ารวม 

(Total Current Density) และ D


 คือ ความหนาแน่นของฟลักซ์ (Flux Density)  
 
เพ่ือความสมบูรณ์ในการวิเคราะห์สนามแม่เหล็กและสนามไฟฟ้า กฎของเกาส์ (Gauss’s 

Law) จะถูกนํามาใช้ กล่าวคือฟลักซ์แม่เหล็กสุทธิที่ออกจากขอบเขตเท่ากับศูนย์และฟลักซ์ไฟฟ้าสุทธิที่ออก
จากขอบเขตจะสัมพันธ์กับความหนาแน่นประจุ (Charge) ภายในวัสดุน้ัน จะได้ 



-41- 
 

 
qD 


     (3.5)  

0 B


     (3.6)  
 
เมื่อ  D


 คือ ความหนาแน่นของฟลักซ์ (Flux Density), B


 คือ ความหนาแน่นของฟลักซ์

แม่เหล็ก (Magnetic Flux Density) และ q  คือ ความหนาแน่นประจุไฟฟ้า (Charge Density) 
 
และจะมีสมการความสัมพันธ์ระหว่างค่า J


, D


 และ B

 กับ E


 และ H


 คือ 

 
EJ


       (3.7)  
ED


       (3.8)  
HB


      (3.9)  
 
เมื่อ    คือ คือ ค่าการนําไฟฟ้า (Electric Conductivity),   คือ คือ ค่าเปอร์มีบิลิต้ี 

(Permeability) คือ ค่าสภาพการซึมผ่าน และ   คือ ค่าคงที่ไดอิเล็กตริก (Dielectric Constant)  
 
ดังที่กล่าวมาข้างต้น ความสัมพันธ์ระหว่างสนามไฟฟ้าและสนามแม่เหล็ก ประจุและ

กระแส มีส่วนเก่ียวข้องกับคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า ซึ่งอาจเขียนให้อยู่ในรูปแบบของสมการอนุพันธ์ที่สมบูรณ์ 
สมการของแมกซ์เวลล์) รูปแบบสมการอนุพันธ์ของสมการสมการของแมกซ์เวลล์ถือว่าเป็นที่นิยมใช้กัน
อย่างกว้างขวาง ในการแก้ปัญหาเพ่ือจะหาคําตอบที่เง่ือนไขค่าของขอบเขตต่าง ๆ ซึ่งรูปแบบดังกล่าว
สามารถเขียนให้อยู่ในรูปของสมการความสัมพันธ์ระหว่างค่าความเข้มของสนามไฟฟ้าและค่าความเข้มของ
สนามแม่เหล็ก ได้โดยการแทนสมการความสัมพันธ์ทั้ง 3 สมการก่อนหน้าน้ีลงในกฎของฟาราเดย์ 
(Faraday’s Law) กฎของแอมแปร์ (Ampere's law) และกฎของเกาส์ (Gauss’s Law) จะได้
ความสัมพันธ์ดังสมการที่ (3.10) ถึง (3.13) ดังต่อไปน้ี 
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3.1.4  การวิเคราะห์การแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าภายในเน้ือเย่ือชีวภาพประเภท
ต่าง ๆ ในกรณีศึกษาตัวอย่างเน้ือเย่ือส่วนผิวหนัง 

ในส่วนแรกของโครงการวิจัยน้ีจะทําการศึกษาอิทธิพลของการแพร่กระจายตัวของคลื่น
แม่เหล็กไฟฟ้าภายในเน้ือเย่ือชีวภาพประเภทต่าง ๆ ในกรณีศึกษาตัวอย่างเน้ือเย่ือส่วนผิวหนัง โดยการ
วิเคราะห์การแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในส่วนแรกน้ีจะพิจารณาบนสมมติฐานคือ  

 
1. พิจารณาในรูปแบบ 2 มิติ (Two-Dimensional)  
2. พิจารณาการแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าจะพิจารณาในโหมดการ

แพร่กระจายคลื่นแบบทรานสเวอร์อิเล็กตริกเวฟ (Transverse Electric Wave Mode (TE Mode)) หรือ
เรียกว่าคลื่นที่มีแนวสนามไฟฟ้าวางตามขวาง คือไม่มีสนามไฟฟ้าในทิศของการแพร่กระจายของคลื่นแต่มี
เฉพาะสนามแม่เหล็กในทิศทางน้ัน 

3. ด้านรอบนอกของเน้ือชีวภาพที่ได้รับอิทธิพลจากการแพร่กระจายตัวของคลื่น
แม่เหล็กไฟฟ้าจะพิจารณาเง่ือนไขขอบเขตแบบได้รับการแพร่กระจายตัวของคล่ืนแม่เหล็กไฟฟ้า 
(Scattering Boundary Condition) หรือเง่ือนไขขอบเขตที่คลื่นไม่เกิดการสะท้อนสะท้อนกลับ 

4. ค่าคุณสมบัติไดอิเล็กตริก (Dielectric Properties) ของเน้ือชีวภาพจะมีค่าคงที่ 
5. โดยสมมติฐานในรูปแบบอ่ืน ๆ ขึ้นกับปัญหาเฉพาะในแต่ละกรณี 
 
จากสมมติฐานข้างต้นสมการการแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าที่ใช้ในการ

วิเคราะห์จะอยู่บนพ้ืนฐานของสมการของแมกซ์เวลล์ดังที่ได้กล่าวข้างต้น ซึ่งรูปทั่วไปของสมการของแมกซ์
เวลล์บนพ้ืนฐานของสมมติฐานการแพร่กระจายแบบฮาร์มอนิก (Harmonic Propagation Assumption) 
จะแสดงดังสมการต่อไปน้ี (Wessapan, T. et al., 2011) :  
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    (3.14) 

 
เมื่อ E


 คือ ความเข้มของสนามไฟฟ้า (Electric Field Intensity (V/m)) r  คือค่าการ

ซึมผ่านสัมพัทธ์ (Relative Permeability (-)) r  คือค่าเปอร์มิตติวิต้ีสัมพัทธ์ (Relative Permittivity (-)) 
0  = 8.8542x10-12 F/m คือค่าเปอร์มิตตีวิต้ีในที่ว่างหรือฟรีสเปซ (Permittivity of Free Space)   คือ

ค่าการนําไฟฟ้า (Electric Conductivity (S/m)) f 2 คือความถ่ีเชิงมุม (Angular Frequency 
(rad/s)) 0k  คือเลขคลื่นในที่ว่างหรือฟรีสเปซ (Wave Number of Free Space (m-1)) และ 1j   

 
โดยเง่ือนไขขอบเขต (Boundary Condition) สําหรับการวิเคราะห์การแพร่กระจายตัว

ของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าภายในเน้ือเย่ือชีวภาพจะมีดังต่อไปน้ี 
แบบจําลองเน้ือเย่ือชีวภาพจะได้รับอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าที่สม่ําเสมอทางด้านบน

ของแบบจําลอง ดังน้ันด้านบนของแบบจําลองจะพิจารณาให้มีเง่ือนไขขอบเขตของการแพร่กระจายตัวของ
สนามแม่เหล็กไฟฟ้าแบบพอร์ต (Port Boundary Condition) ที่มีการระบุค่ากําลังของคล่ืนแม่เหล็กไฟฟ้า
ที่มีค่าคงที่ (Wessapan, T. et al., 2011) : 
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ด้านล่างแบบจําลองเน้ือเย่ือชีวภาพจะพิจารณาให้มีเง่ือนไขขอบเขตแบบตัวนําไฟฟ้า

สมบูรณ์ (Perfect Electric Conductor Boundary Condition) ดังน้ันความเข้มของสนามไฟฟ้าจะมีค่า
เท่ากับศูนย์ : 

0ˆ  En


     (3.16) 
 

เง่ือนไขขอบเขตแบบต่อเน่ือง (Continuity Boundary Condition) สําหรับสนามไฟฟ้า
จะถูกพิจารณาระหว่างรอยต่อระหว่างช้ันแต่ละช้ันของเน้ือเย่ือชีวภาพจะพิจารณาให้ : 

 
0)(ˆ 21  EEn
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    (3.17) 

 
3.1.5  การวิเคราะห์การแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าภายในเน้ือเย่ือชีวภาพในระหว่าง

การรักษาโรคมะเร็งโดยใช้คลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า 
ในส่วนที่สองของโครงการวิจัยน้ีจะทําการศึกษาอิทธิพลของการแพร่กระจายตัวของคลื่น

แม่เหล็กไฟฟ้าภายในเน้ือเย่ือชีวภาพในระหว่างการรักษาโรคมะเร็งโดยใช้คลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า โดยมีเน้ือเย่ือ
ชีวภาพในกรณีตัวอย่างคือเน้ือเย่ือตับวัสดุพรุน โดยเน้ือเย่ือตับเป็นเน้ือชีวภาพที่ได้รับความนิยมใน
การศึกษาลักษณะการแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าและลักษณะการถ่ายเทความร้อนในระหว่าง
การรักษาโรคมะเร็งโดยใช้พลังงานความร้อนจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า อาทิ วิธีการรักษาโรคมะเร็งโดยใช้
พลังงานความร้อนจากคลื่นไมโครเวฟ (Microwave Ablation) ยกตัวอย่างงานวิจัยเช่น Wang, T. et al., 
2015, Xiaohui, N. et al., 2015 และ Xi., W et al., 2016 เป็นต้น 

โดยในการจําลองแบบจําลองเน้ือเย่ือตับวัสดุพรุนจะกําหนดให้เน้ือเย่ือตับวัสดุพรุนมีหลาย
ช้ันและลักษณะเป็นทรงกระบอกและมีเน้ืองอกรูปทรงกลมอยู่บริเวณกึ่งกลางภายใน (ซึ่งการจําลอง
แบบจําลองในลักษณะแบบน้ีสามารถพบได้ในงานวิจัยของ Saito, K. et al., 2000, Bellomo, C. A., 
2006, Rattanadecho, P., และKeangin, P. 2013 และ Chaichanyut ,M., และ Tungjitkusolmun, S. 
2016) และได้รับอิทธิพลของการแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในระหว่างการรักษาโรคมะเร็งโดย
ใช้คลื่นไมโครเวฟผ่านทางท่อนําคลื่นไมโครเวฟ (Microwave Antenna) ซึ่งทอนําคลื่นไมโครเวฟจะเสียบ
บริเวณก่ึงกลางของเนื้อเย่ือตับวัสดุพรุนที่ทําการพิจารณา โดยจากการจําลองแบบจําลองเน้ือเย่ือตับวัสดุ
พรุนในลักษณะดังกล่าว จะสามารถวิเคราะห์แบบจําลองแบบสมมาตรรอบแกน (Axisymmetric Model) 
ได้ โดยการวิเคราะห์การแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในส่วนที่สองนี้จะพิจารณาบนสมมติฐานคือ  

1. พิจารณาในรูปแบบ 2 มิติ แบบสมมาตรรอบแกนในพิกัดแกนทรงกระบอก (Axially 
Symmetric Cylindrical Coordinates) ในแนวแกน r-z (Rattanadecho, P., และKeangin, P. 2013) 

2. พิจารณาการแพร่กระจายตัวของคล่ืนแม่เหล็กไฟฟ้าในท่อนําคลื่นไมโครเวฟใน
โหมดทรานสเวอร์สอิเล็กโตรแมคเนตริกเวฟ (Transverse Electromagnetic Mode (TEM Mode)) หรือ
เรียกว่าคลื่นที่มีแนวสนามไฟฟ้าแม่เหล็กวางตามขวาง ซึ่งไม่มีสนามไฟฟ้าหรือสนามแม่เหล็กในทิศของการ
แพร่กระจายของคลื่น (Rattanadecho, P., และKeangin, P. 2013) 
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3. พิจารณาการแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในเนื้อเย่ือตับวัสดุพรุนในโหมด 
ทรานสเวอร์สแมคเนตริกเวฟ (Transverse Magnetic Wave Mode (TM Mode)) หรือเรียกว่าคลื่นที่มี
แนวสนามแม่เหล็กวางตามขวาง หรือกล่าวอีกนัยหน่ึง คือ ไม่มีสนามแม่เหล็กในทิศของการแพร่กระจาย
ของคลื่นแต่มีเฉพาะสนามไฟฟ้าในทิศทางน้ัน (Rattanadecho, P., และKeangin, P. 2013) 

4. ผนังท่อของท่อนําคลื่นไมโครเวฟจะพิจารณาให้เป็นตัวนําไฟฟ้าสมบูรณ์ (Perfect 
Electric Conductor) 

5. ด้านรอบนอกของเน้ือตับวัสดุพรุนที่ได้รับอิทธิพลจากการแพร่กระจายตัวของคลื่น
แม่เหล็กไฟฟ้าจะพิจารณาเง่ือนไขขอบเขตแบบได้รับการแพร่กระจายตัวของคล่ืนแม่เหล็กไฟฟ้า 
(Scattering Boundary Condition) หรือเง่ือนไขขอบเขตที่คลื่นไม่เกิดการสะท้อนสะท้อนกลับ 

6. ค่าคุณสมบัติไดอิเล็กตริก (Dielectric Properties) ของเน้ือชีวภาพจะมีค่าคงที่ 
7. โดยสมมติฐานในรูปแบบอ่ืน ๆ ขึ้นกับปัญหาเฉพาะในแต่ละกรณี 
 
จากสมมติฐานข้างต้นสมการการแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าที่ใช้ในการ

วิเคราะห์จะอยู่บนพ้ืนฐานของสมการของแมกซ์เวลล์ดังที่ได้กล่าวข้างต้น ซึ่งรูปทั่วไปของสมการของแมกซ์
เวลล์บนพ้ืนฐานของสมมติฐานการแพร่กระจายแบบฮาร์มอนิก (Harmonic Propagation Assumption) 
จะแสดงดังสมการต่อไปนี้ 

ภายในท่อนําคลื่นไมโครเวฟจะพิจารณาการแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าใน
โหมดทรานสเวอร์สอิเล็กโตรแมคเนตริกเวฟ (Transverse Electromagnetic Mode (TEM Mode)) หรือ
เรียกว่าคลื่นที่มีแนวสนามไฟฟ้าแม่เหล็กวางตามขวาง ซึ่งไม่มีสนามไฟฟ้าหรือสนามแม่เหล็กในทิศของการ
แพร่กระจายของคลื่น สมการ TEM Wave ที่ใช้ในการวิเคราะห์สนามไฟฟ้าและสนามแม่เหล็ก เมื่อ
พิจารณาในรูปแบบ 2 มิติ แบบสมมาตรรอบแกนในพิกัดแกนทรงกระบอก ในแนวแกน r-z จะแสดงได้ดังน้ี 
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 , Z  คือ ค่าความต้านทานของคลื่น (Wave Impedance 

( )), P  คือ ค่ากําลังไมโครเวฟที่ป้อนเข้า (Input Microwave Power (W)), innerr  และ outerr  คือ ค่า
ความยาวรัศมีของตัวนําไดอิเล็กตริกภายในและภายนอก ตามลําดับ, f 2  คือ ค่าความถ่ีเชิงมุม 

(Angular Frequency (rad/s)) เมื่อ f  คือ ค่าความถ่ี (Frequency (Hz)) และ 
2k คือ ค่าคงที่ของ

การแพร่กระจายตัวของคล่ืน (Propagation Constant (m-1)) เมื่อ   คือ ค่าความยาวคลื่น (Wave 
Length (m)) 
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ภายในเน้ือเย่ือตับวัสดุพรุนจะพิจารณาการแพร่กระจายตัวของคลื่นในโหมดทรานสเวอร์ส
แมคเนตริกเวฟ (Transverse Magnetic Wave Mode (TM Mode)) หรือเรียกว่าคลื่นที่มีแนว
สนามแม่เหล็กวางตามขวาง หรือกล่าวอีกนัยหน่ึง คือ ไม่มีสนามแม่เหล็กในทิศของการแพร่กระจายของ
คลื่นแต่มีเฉพาะสนามไฟฟ้าในทิศทางน้ัน สมการ TM Wave ซึ่งบนพ้ืนฐานของสมมติฐานการแพร่กระจาย
แบบฮาร์มอนิก (Harmonic Propagation Assumption) เพ่ือใช้ในการคํานวณหาค่าสนามแม่เหล็กใน
แนวแกนหมุน H


 จะมีดังน้ี 
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   (3.20) 

 
เมื่อ H


 คือ ความเข้มของสนามแม่เหล็กในแนวแกนหมุน (Magnetic Field Intensity 

(A/m)) r  คือค่าการซึมผ่านสัมพัทธ์ (Relative Permeability (-)) r  คือค่าเปอร์มิตติวิต้ีสัมพัทธ์ 
(Relative Permittivity (-)) 0  = 8.8542x10-12 F/m คือ ค่าเปอร์มิตตีวิต้ีในที่ว่างหรือฟรีสเปซ 
(Permittivity of Free Space)   คือค่าการนําไฟฟ้า (Electric Conductivity (S/m)) f 2 คือ
ความถี่เชิงมุม (Angular Frequency (rad/s)) 0k  คือเลขคลื่นในที่ว่างหรือฟรีสเปซ (Wave Number of 
Free Space (m-1)) และ 1j   

 
โดยท่อนําคลื่นไมโครเวฟที่เสียบอยู่บริเวณกึ่งกลางของเน้ือเย่ือตับวัสดุพรุนและเน้ืองอก

จะต่ออยู่กับเคร่ืองกําเนิดไมโครเวฟ (Microwave Generator) พลังงานจากคลื่นไมโครเวฟจะถูกสร้างจาก
เครื่องกําเนิดไมโครเวฟและแพร่กระจายมาทางทอนําคลื่นไมโครเวฟมายังเน้ือเย่ือตับวัสดุพรุนและเน้ืองอก
ผ่านทางช่องออกคลื่น (Slot) เพ่ือทําลายเน้ืองอก โดยเง่ือนไขขอบเขต (Boundary Condition) สําหรับ
การวิเคราะห์การแพร่กระจายตัวของคล่ืนแม่เหล็กไฟฟ้าภายในเนื้อเย่ือตับวัสดุ เมื่อได้รับอิทธิพลของการ
แพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในระหว่างการรักษาโรคมะเร็งโดยใช้คลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า จะมี
ดังต่อไปน้ี 

ด้านบนของท่อนําคลื่นไมโครเวฟจะได้รับอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าที่สม่ําเสมอ 
ดังน้ันด้านบนจะพิจารณาให้มีเง่ือนไขขอบเขตของการแพร่กระจายตัวของสนามแม่เหล็กไฟฟ้าแบบพอร์ต 
(Port Boundary Condition) ที่มีการระบุค่ากําลังของคล่ืนแม่เหล็กไฟฟ้าที่มีค่าคงที่ เช่นเดียวกับสมการ
ความสัมพันธ์ในสมการที่ (3.15) 

ทางด้านซ้ายของแบบจําลองเน้ือเย่ือตับวัสดุพรุน ณ ตําแหน่ง r=0 จะพิจารณาเง่ือนไข
ขอบเขตแบบสมมาตรรอบแกน คือ  
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ด้านรอบนอกของเน้ือตับวัสดุพรุนที่ได้รับอิทธิพลจากการแพร่กระจายตัวของคลื่น
แม่เหล็กไฟฟ้าจะพิจารณาเง่ือนไขขอบเขตแบบได้รับการแพร่กระจายตัวของคล่ืนแม่เหล็กไฟฟ้า 
(Scattering Boundary Condition) หรือเง่ือนไขขอบเขตที่คลื่นไม่เกิดการสะท้อนสะท้อนกลับ 

 
02ˆ  HμHμ-Eε  n


     (3.23) 

 
เมื่อ ZrCH /0 


 คือ  สนามแม่เหล็กกระตุ้น (Excitation Magnetic Field) 

ตัวนําภายในและตัวนําภายนอกของท่อนําคลื่นไมโครเวฟจะพิจารณาให้มีเง่ือนไขขอบเขต
แบบตัวนําไฟฟ้าสมบูรณ์ (Perfect Electric Conductor Boundary Condition) ดังน้ันความเข้มของ
สนามไฟฟ้าจะมีค่าเท่ากับศูนย์ : 

0ˆ  En
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     (3.24) 
 

รอยต่อระหว่างช้ันของเน้ือเย่ือดีปกติและเน้ืองอกจะพิจารณาให้มีเง่ือนไขขอบเขต
แบบต่อเน่ือง (Continuity Boundary Condition) : 
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    (3.17) 

 
เมื่อ n  แทน เน้ือเย่ือดีปกติ และ t  แทน เน้ืองอก 
 

3.1.6  ค่าคุณสมบัติไดอิเล็กตริก (Dielectric Properties) 
ค่าคุณสมบัติไดอิเล็กตริก (Dielectric Properties) เป็นค่าคุณสมบัติพ้ืนฐานที่คล้ายกับค่า

คุณสมบัติทางความร้อน (Thermal Properties) โดยค่าฃคุณสมบัติไดอิเล็กตริกจะแสดงถึงความสามารถ
ในการดูดซับ ส่งผ่านและสะท้อนพลังงานจากส่วนที่เป็นสนามไฟฟ้าของคลื่นไมโครเวฟของวัสดุ โดยค่า
คุณสมบัติไดอิเล็กตริกจะเรียกว่าค่าคอมเพล็กซ์เปอร์มิตติวิต้ี (Complex Permittivity) หรือ ค่าคงท่ี    
ไดอิเล็กตริก (Dielectric Constant) ซึ่งสามารถเขียนความสัมพันธ์ได้ดังสมการต่อไปน้ี 
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เมื่อ   แทน ค่าคอมเพล็กซ์เปอร์มิตติวิต้ี (Complex Permittivity (F/m)) หรือ ค่าคงที่        

ไดอิเล็กตริก (Dielectric Constant (F/m)) เป็นสมบัติที่อธิบายถึงความสามารถในการดูดซับ ส่งผ่านและ
สะท้อนพลังงานจากส่วนที่เป็นสนามไฟฟ้าของคลื่นไมโครเวฟ (F/m),    แทน ค่าคงที่ไดอิเล็กตริก 
(Dielectric Constant (F/m)) และ    แทน ค่าไดอิเล็กตริกลอสแฟคเตอร์ (Dielectric Loss Factor 
(F/m)), r   คือ ส่วนที่เป็นจํานวนจริงของค่าคงที่ไดอิเล็กตริกสัมพัทธ์ (Relative Dielectric Constant   
(-)) หรือ ค่าเปอร์มิตติวิต้ีสัมพัทธ์ (Relative Permittivity (-)) ค่าน้ีอธิบายความสามารถในการสะท้อนกลับ
คลื่นไมโครเวฟจากผิวของช้ินทดสอบและบ่งบอกว่าคลื่นไมโครเวฟที่ส่งผ่านวัสดุไดอิเล็กตริกมีมากน้อย
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เท่าไหร่, r   คือ ส่วนจินตภาพโดยทั่วไปเรียกว่าค่าไดอิเล็กตริกลอสแฟคเตอร์สัมพัทธ์ (Relative 
Dielectric Loss Factor) ซึ่งจะบอกถึงความสูญเสียพลังงานภายในช้ินทดสอบหรือกล่าวอีกนัยหน่ึงคือวัสดุ
สามารถดูดซับพลังงานจากคลื่นไมโครเวฟที่ผ่านเข้ามาแล้วสามารถเปลี่ยนพลังงานความร้อนได้เท่าไร และ 

0  = 8.8542x10-12 F/m คือ ค่าเปอร์มิตตีวิต้ีในที่ว่างหรือฟรีสเปซ (Permittivity of Free Space) และ 
  คือค่าการนําไฟฟ้า (Electric Conductivity (S/m)) 

และอัตราส่วนระหว่างค่าไดอิเล็กตริกลอสแฟคเตอร์สัมพัทธ์ (Relative Dielectric Loss 
Factor) และค่าคงท่ีไดอิเล็กตริกสัมพัทธ์ (Relative Dielectric Constant (-)) หรือ ค่าเปอร์มิตติวิต้ี
สัมพัทธ์ (Relative Permittivity (-)) จะเรียกว่าค่าสัมประสิทธ์ิลอสเทนเจนท์ ซึ่งจะเป็นอีกตัวแปรที่สําคัญ
ตัวหน่ึงที่ใช้อธิบายความสามารถในการผลิตความร้อนของวัสดุไดอิเล็กตริกในขณะที่ดูดกลืนพลังงานจาก
คลื่นไมโครเวฟ โดยค่าสัมประสิทธ์ิลอสเทนเจนท์จะมีความสัมพันธ์ดังสมการที่ (3.19) 
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ค่าคุณสมบัติไดอิเล็กตริกจะแปรเปลี่ยนไปตามค่าความถ่ี อุณหภูมิ และความช้ืน ตัวอย่าง

ค่าไดอิเล็กตริกของวัสดุชีวภาพที่แปรเปลี่ยนตามค่าความถ่ีสามารถพบได้ในงานวิจัยของ Siriwitpreecha, 
A. et al., 2013 and Karli, R. et al., 2014 เป็นต้น 

โดยในโครงการวิจัยน้ีได้ทําการทดสอบเพ่ือวัดค่าคุณสมบัติไดอิเล็กตริกของเน้ือเย่ือผิวหนัง
ของหมู เพ่ือใช้ประกอบในการวิเคราะห์และสนับสนุนพฤติกรรมที่ได้จากการศึกษาลักษณะการ
แพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าและการถ่ายเทความร้อน ซึ่งจะนําเสนอในบทถัดไป 

 
 

3.2 ทฤษฏีเก่ียวกับการถ่ายเทความร้อน 
 

3.2.1  การวิเคราะห์การถ่ายเทความร้อนโดยใช้แบบจําลองไบโอฮีท 
แบบจําลองไบโอฮีท (Bioheat Model) ถูกพัฒนาขึ้นครั้งแรกโดย Pennes (Pennes, H. 

H., 1948) โดยแบบจําลองไบโอฮีทอยู่บนพ้ืนฐานที่ที่สมมติให้อุณหภูมิของเลือดภายในหลอดเลือดฝอย 
(Capillary) เท่ากับอุณหภูมิของแกนของร่างกาย คือ 37 ºC ซึ่งหมายความว่าจะไม่มีการสูญเสียหรือได้รับ
พลังงานความร้อนภายในหลอดเลือดฝอย ทําให้อุณหภูมิภายในหลอดเลือดฝอยเท่ากับอุณหภูมิของเลือด
ภายในเส้นเลือดหลัก (เส้นเลือดแดงใหญ่และเส้นเลือดดําใหญ่) ดังแสดงในรูปที่ 3.3 และสมการไบโอฮีทถูก
พิจารณาบนพ้ืนฐานที่สมมติให้เน้ือเย่ือที่ศึกษามีลักษณะเป็นของแข็ง (Solid Phase) และมีโครงสร้าง
ภายในแบบเดียว (Homogenous Material) นอกจากน้ันสมการไบโอฮีทยังพิจารณาเฉพาะการถ่ายเท
ความร้อนโดยการนําความร้อน (Conduction Heat Transfer) เท่าน้ัน แต่อย่างไรก็ตามแม้แบบจําลอง 
ไบโอฮีทจะอยู่บนพ้ืนฐานของสมมติฐานมากมายแต่ก็พบว่าเป็นแบบจําลองที่มีความง่าย มีความซับซ้อน
น้อย จึงยังคงได้รับความนิยมนํามาศึกษาในการวิเคราะห์การถ่ายเทความร้อนในปัญหาต่าง ๆ มากมาย 
ต้ังแต่อดีตจนถึงปัจจุบัน 
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รูปที่ 3.3 แบบจําลองของไบโอฮีท 
โดยการวิเคราะห์การถ่ายเทความร้อนโดยใช้แบบจําลองไบโอฮีทจะพิจารณาบนสมมติฐาน

คือ  
1. พิจารณาโครงสร้างภายในเน้ือเย่ือชีวภาพโดยใช้แบบจําลองไบโอฮีทเป็นแบบเดียว 

(Homogenous Material) 
2. ไม่พิจารณาการแลกเปลี่ยนความระหว่างด้านรอบนอกของเน้ือชีวภาพ 
3. ไม่พิจารณาการเปลี่ยนสถานะและการเปล่ียนทางเคมีที่เกิดขึ้นระหว่างการถ่ายเท

ความร้อนภายในเน้ือเย่ือชีวภาพ 
4. ค่าคุณสมบัติทางความร้อน (Thermal Properties) ของเน้ือชีวภาพจะมีค่าคงที่ 
5. โดยสมมติฐานในรูปแบบอ่ืน ๆ ขึ้นกับปัญหาเฉพาะในแต่ละกรณี 

 
สมการไบโอฮีทที่ใช้ในการวิเคราะห์การถ่ายเทความร้อนภายในเนื้อเย่ือชีวภาพเม่ือได้รับ

อิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในสภาวะไม่คงตัว หรือเปลี่ยนแปลงตามเวลา (Unsteady State/ 
Transient Bioheat Equation) จะแสดงดังสมการด้านล่าง (Renato, M. et al., 2010, Dehghan, M. 
และ Sabouri, M., 2012, Shit, G.C. และ Bera, A., 2017 และ Dutta, J. และ Kundu, B., 2018) : 
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โดยการกระจายตัวอุณหภูมิภายในเน้ือเย่ือชีวภาพจะมีความสัมพันธ์กับคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า

ที่เน้ือเย่ือชีวภาพได้รับ โดยเน้ือเย่ือชีวภาพได้รับอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า เน้ือเย่ือชีวภาพจะดูดซับ
คลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าและแปลงเป็นความร้อนภายใน ซึ่งเป็นสาเหตุที่ทําให้อุณหภูมิของเน้ือเย่ือชีวภาพเพ่ิมขึ้น  

เมื่อตัวห้อย b  แทนเลือด (Blood) k  คือ ค่าการนําความร้อนหรือสัมปะสิทธ์ิการนํา
ความร้อน (Thermal Conductivity (W/m.K))   คือ ค่าความหนาแน่น (Density (kg/m3)) C  คือ ค่า
ความจุความร้อนจําเพาะ (Specific Heat Capacity (J/kg.K))   คือ อัตราการแพร่กระจายตัวของเลือด 
(Blood Perfusion Rate (1/s)) และ T  คือ ค่าอุณหภูมิ (Temperature (°C))  

เมื่อเทอมทางด้านซ้ายมือคือเทอมท่ีขึ้นกับเวลา (Transient term เทอมทางด้านขวามือ
เทอมแรกคือเทอมการนําความร้อน (Conduction term) เทอมทางด้านขวามือเทอมที่สองคือเทอมการ
แพร่กระจายตัวของเลือด (Blood perfusion rate term) เทอมทางด้านขวามือเทอมท่ีสาม metQ คือเทอม
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แหล่งความร้อนจากกระบวนการสันดาปภายใน (Metabolic Heat Generation Source (W/m3)) และ
เทอมทางด้านขวามือเทอมที่สี่ extQ  คือ เทอมแหล่งความร้อนจากภายนอก (External Heat Source 
(W/m3)) ซึ่งอยู่ในรูปเทอมของสนามไฟฟ้าอันเน่ืองจากอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า โดยได้จากการ
คํานวณในสมการที่ (3.21) : 

2

2
E

Qext




     (3.21) 

 
เมื่อสนามไฟฟ้าในสมการที่ (3.21) ได้จากการคํานวณสมการแพร่กระจายตัวของคลื่น

แม่เหล็กไฟฟ้า สําหรับเง่ือนไขขอบเขตในการวิเคราะห์การถ่ายเทความร้อนโดยใช้แบบจําลองไบโอฮีทจะ
ประกอบด้วย 

หากพิจารณาผิวด้านนอกของเน้ือเย่ือชีวภาพให้มีการแลกเปลี่ยนความร้อนกับสภาวะของ
สิ่งแวดล้อมภายนอก จะพิจารณาให้ผิวด้านนอกของเน้ือเย่ือชีวภาพมีเง่ือนไขขอบเขตแบบการพาความร้อน 
(Convection Heat Transfer) กับสิ่งแวดล้อมภายนอกคือ 

 
   TThTkn ambient ˆ    (3.22) 

 
รอยต่อระหว่างแต่ละช้ันของเน้ือเย่ือชีวภาพจะพิจารณาให้มีเง่ือนไขขอบเขตแบบต่อเน่ือง 

(Continuity Boundary Condition)  
ด้านอ่ืน ๆ ของแบบจําลองเนื้อชีวภาพที่ไม่มีการถ่ายเทความร้อน จะพิจารณาให้มี

คุณสมบัติเป็นฉนวน (Thermal Insulation) : 
 

  0ˆ   Tkn      (3.23) 
 
เง่ือนไขขอบเขตอ่ืน ๆ ของแบบจําลองเน้ือชีวภาพจะขึ้นอยู่กับปัญหาเฉพาะในแต่ละกรณี

นอกจากน้ันอุณหภูมิเริ่มต้น (Initial Temperature) ของแบบจําลองเน้ือชีวภาพจะสมมติให้มีความ
สม่ําเสมอและมีค่าเท่ากับอุณหภูมิปกติของร่างกายคือ 37 °C 
 

3.2.2  การวิเคราะห์การถ่ายเทความร้อนโดยใช้แบบจําลองวัสดุพรุน 
จากที่กล่าวข้างต้นแม้ว่าแบบจําลองไบโอฮีท (Bioheat Model) จะนิยมนํามาใช้ใน

การศึกษาถ่ายเทความร้อน แต่ก็ยังมีข้อจํากัดด้านต่าง ๆ อยู่มากมาย นอกจากน้ันในความเป็นจริงแล้ว
โครงสร้างภายในเน้ือเย่ือชีวภาพประเภทต่าง ๆ จะประกอบไปด้วยส่วนที่เป็นเน้ือเย่ือหรือเซลล์ขนาดเล็ก ๆ  
หลอดเลือดขนาดเล็ก (Microvascular) และหลอดเลือดฝอย (Capillary) ขนาดเล็กที่ไหลอยู่ภายใน
จํานวนมาก จึงสามารถถือได้ว่ามีโครงสร้างของวัสดุพรุน (Porous Media)  

เน่ืองจากวัสดุพรุนจะมีการพิจารณาหลอดเลือดภายในเน้ือเย่ือชีวภาพจึงต้องทําการ
วิเคราะห์การไหลของเลือดภายในแบบจําลองร่วมด้วย  
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การวิเคราะห์การไหลของเลือด (Blood Flow Analysis) การวิเคราะห์การไหลของหลอด
เลือดภายในแบบจําลองจะใช้สมการโมเมนตัม (Momentum Equation) ที่ขึ้นกับเวลาผ่านทาง
แบบจําลองของ Brinkman ซึ่งถูกพัฒนามาจากแบบจําลองของ Darcy (Brinkman extended Darcy 
model) ในการวิเคราะห์ โดยสมมติฐานที่ใช้ในการวิเคราะห์จะมีดังน้ี 

1. พิจารณาวัสดุพรุนที่มีการอ่ิมตัวไปด้วยเลือด (Blood-Saturated Material) 
(Rattanadecho, P., and Keangin, P., 2013) 

2. สมการนาเวียร์-สโตกส์ แบบหลอดเหลวอัดตัวได้ หรือความหนาแน่นของของเหลวมี
ค่าคงที่ (Incompressible Navier–Stokes Eqaution) จะถูกใช้เพ่ือแก้ปัญหาเง่ือนไขการไหลแบบ
ราบเรียบ (laminar flow condition) ภายในหลอดเลือด (Kee, R.J. et al., 2003) 

3. อิทธิพลของแรงลอยตัว (Buoyancy) เน่ืองจากการเปลี่ยนแปลงของอุณภูมิถูก
จําลองโดยการใช้การประมาณค่าแบบ Boussinesq (Boussinesq Approximation) (Wessapan, T., 
และ Rattanadecho, P. 2012 และ Shafahi, M. และ Vafai, K., 2015) 

 
แบบจําลองของ Brinkman ซึ่งถูกพัฒนามาจากแบบจําลองของ Darcy (Brinkman 

Extended Darcy Model) ถูกใช้ในการวิเคราะห์การไหลของเลือดภายในวัสดุพรุน โดยแบบจําลองน้ีดู
พัฒนาครั้งแรกโดย Brinkman (Brinkman, H.C. 1949) สมการหลักที่ใช้ในการวิเคราะห์การไหลของเลือด
ภายในวัสดุพรุน จะมีดังน้ี 

 
สมการของความต่อเน่ือง (Continuity Equation) 
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สมการโมเมนตัม (Momentum Equation) 
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 จากสมการ (3.25) เทอมทางด้านขวามือเทอมแรก คือ เทอมเน่ืองจากการเปลี่ยนแปลง

ความดัน เทอมที่สองคือเทอมความหนืด (Viscous Term) เทอมที่สามคือ เทอมการแพร่กระจายโมเมนตัม 
(Momentum Diffusion Term) ในสมการนาเวียร์-สโตกส์ เพ่ือคํานวณการไหลภายใต้การไหลแบบ
ราบเรียบของหลอดเลือด  

โดย )),(u( wu คือ ส่วนประกอบความเร็วในแนวแกน r และ z ตามลําดับ    คือ ค่า
ความพรุน หรืออัตราส่วนระหว่างส่วนที่เป็นของเหลว (เลือด) ต่อปริมาตรทั้งหมด (Porosity (-)) p  คือ 
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ความดัน (Pressure (Pa)),  = 3.78x10-7 m2/s คือ ความหนืดไคนีมาติก (Kinematic Viscosity)   = 
110-4 1/K คือ ค่าสัมประสิทธ์ิการขยายตัวทางความร้อน (Coefficient of the Thermal Expansion) 
และ   คือ ค่าการซึมผ่าน (Permeability (m2)) 

สําหรับเง่ือนไขขอบเขตที่ใช้ในการวิเคราะห์การไหลของเลือดจะขึ้นกับแต่ละกรณี ซึ่งมี
ดังน้ี 

 
ผิวด้านนอกของเน้ือเย่ือชีวภาพกําหนดให้มีเง่ือนไขขอบเขตแบบเปิด (Open Boundary 

Condition) : 
 

      nFpIn T ˆ.u.u./1.ˆ 0      (3.26) 
 

รอยต่อระหว่างแต่ละช้ันของเน้ือเย่ือชีวภาพจะพิจารณาให้มีเง่ือนไขขอบเขตแบบต่อเน่ือง 
(Continuity Boundary Condition) : 

 
       0u.u.u.u..ˆ 

T
nnnn

T
tttt IpIpn

   (3.27) 
 

เมื่อ   คือ ความหนืดพลวัตร หรือ ความหนืดไดนามิก (Dynamic Viscosity (Pa.s)) 
และ 0F  คือ ค่าความเค้นปกติ (Normal Stress (N/m2)) 

 
ในกรณีที่เราสมมติให้วัสดุหรือเน้ือเย่ือชีวภาพอยู่กับที่หรือการเคลื่อนที่ (Rigid Body 

Motion) จะใช้เง่ือนไขขอบเขตแบบไม่มีการเคลื่อนที่ (No-Slip Boundary Conditions) 
 

0u        (3.28) 
 

เง่ือนไขขอบเขตอ่ืน ๆ ของแบบจําลองเน้ือชีวภาพจะขึ้นอยู่กับปัญหาเฉพาะในแต่ละกรณี
นอกจากน้ันอุณหภูมิเริ่มต้น (Initial Temperature) ของแบบจําลองเนื้อชีวภาพจะสมมติให้มีความ
สม่ําเสมอและมีค่าเท่ากับอุณหภูมิปกติของร่างกายคือ 37 °C 

 
 
การวิเคราะห์การถ่ายเทความร้อน (Heat Transfer Analysis) การวิเคราะห์การถ่ายเท

ความร้อนภายในแบบจําลองวัสดุพรุน จะอยู่บนสมมติฐานที่ใช้ในการวิเคราะห์จะมีดังน้ี 
1. พิจารณาโครงสร้างภายในเน้ือเย่ือชีวภาพโดยใช้แบบจําลองเป็นแบบเดียว 

(Homogenous Material) และอ่ิมตัวไปเลือด (Blood-Saturated Material) 
2. ไม่พิจารณาการแลกเปลี่ยนความระหว่างด้านรอบนอกของเน้ือชีวภาพ 
3. ไม่พิจารณาการเปลี่ยนสถานะและการเปล่ียนทางเคมีที่เกิดขึ้นระหว่างการถ่ายเท

ความร้อนภายในเน้ือเย่ือชีวภาพ 
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4. ค่าคุณสมบัติทางความร้อน (Thermal Properties) ของเน้ือชีวภาพจะมีค่าคงที่ 
5. โดยสมมติฐานในรูปแบบอ่ืน ๆ ขึ้นกับปัญหาเฉพาะในแต่ละกรณี 
 
การวิเคราะห์การถ่ายเทความร้อนภายในแบบจําลองวัสดุพรุนจะวิเคราะห์ในกรณีมี 2 

สถานะ ตามท่ีได้กล่าวข้างต้นจากในบทที่ 2 โดยส่วนพ้ืนที่หลอดเลือด (vascular Region) ซึ่งพิจารณาส่วน
พ้ืนที่ส่วนหลอดเลือด (Blood vessels) ทั้งหมด และส่วนพ้ืนที่หลอดเลือดพิเศษ (Extra-vascular 
Region) ซึ่งพิจารณาส่วนพ้ืนที่ส่วนเซลล์ (Cells) และช่วงว่างระหว่างเซลล์และหลอดเลือด (Interstitial 
Space) โดยส่วนพ้ืนที่หลอดเลือด (vascular Region) ในวัสดุพรุนจะพิจารณาในส่วนสถานะเลือดหรือ
ของเหลว และส่วนพ้ืนที่หลอดเลือดพิเศษ (Extra-vascular Region) ในวัสดุพรุนจะพิจารณาในส่วน
สถานะเน้ือเย่ือ ดังแสดงในรูปที่ 3.4 

โดยแบบจําลองของวัสดุพรุนจะแบ่งออกเป็น 2 ประเภทคือแบบจําลองของวัสดุพรุนแบบ
สมดุลทางความร้อน (Local Thermal Equilibrium (LTE)) และแบบจําลองของวัสดุพรุนแบบไม่สมดุล
ทางความร้อน (Local Thermal Non-Equilibrium (LTNE))  

 
 

 

 

 

 

 

 

 

รูปที่ 3.4 แบบจําลองของวัสดุพรุน (Monte, F. de, และ Haji-Sheikh, A., 2017) 

1. การวิเคราะห์การถ่ายเทความร้อนภายในแบบจําลองวัสดุพรุนแบบไม่สมดุลทางความ
ร้อน (Local Thermal Non-Equilibrium (LTNE)) 

การวิเคราะห์การถ่ายเทความร้อนภายในแบบจําลองวัสดุพรุนแบบไม่สมดุลทางความร้อน 
(Local Thermal Non-Equilibrium (LTNE)) จะอยู่บนสมมติฐานที่อุณหภูมิของสถานะเนื้อเย่ือหรือ
ของแข็ง (Tissue / Solid Phase) ไม่เท่ากับอุณหภูมิของสถานะของเลือดหรือของเหลว (Blood / Fluid 
Phase) ดังน้ันการวิเคราะห์การถ่ายเทความร้อนจะประกอบด้วยสมการการถ่ายเทความร้อนสองสมการ 
คือ สมการการถ่ายเทความร้อนของสถานะเนื้อเย่ือหรือของแข็ง และสมการการถ่ายเทความร้อนของ
สถานะของเลือดหรือของเหลว และพิจารณาเทอมการแลกเปลี่ยนความร้อนระหว่างเน้ือเย่ือและเลือดร่วม
ด้วย ดังต่อไปน้ี 

 
 
 
 

Capillary 

Cell 

Interstitial Space 
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สถานะเน้ือเย่ือหรือของแข็ง 
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สถานะของเลือดหรือของเหลว 
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จากสมการ (3.29) เทอมทางด้านซ้ายมือคือ เทอมที่ขึ้นกับเวลา (Transient Term) และ

จากสมการ (3.30) เทอมทางด้านซ้ายมือเทอมแรกคือ เทอมที่ขึ้นกับเวลา (Transient Term) และเทอม
ทางด้านซ้ายมือเทอมที่สองคือ เทอมการพาความร้อนเน่ืองจากการไหลของเลือด (Convection Term) 
และจากสมการ (3.29) และ (3.30) เทอมทางด้านขวามือเทอมแรก คือ เทอมการนําความร้อน 
(Conduction Term) เทอมทางด้านขวามือเทอมท่ีสอง คือ เทอมการแลกเปลี่ยนความร้อนภายในระหว่าง
สองสถานะ (Interstitial Convection Heat Transfer Term) เทอมทางด้านขวามือเทอมท่ีสาม คือ เทอม
การแพร่กระจายตัวของเลือด (Blood Perfusion Rate Term) เทอมทางด้านขวามือเทอมท่ีสี่ คือ เทอม
แหล่งความร้อนจากกระบวนการสันดาปภายใน (Metabolic Heat Generation Source (W/m3)) และ
เทอมทางด้านขวามือเทอมท่ีห้า extQ  คือ เทอมแหล่งความร้อนจากภายนอก (External Heat Source 
(W/m3)) ซึ่งอยู่ในรูปเทอมของสนามไฟฟ้าอันเน่ืองจากอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า โดยได้จากการ
คํานวณในสมการที่ (3.21) เช่นเดียวกับแบบจําลองไบโอฮีท  

 
โดย   tefft kk  1,   และ   beffb kk ,      (3.31) 
    
เมื่อ ตัวห้อย eff , t  และ b  คือ ค่าประสิทธิภาพ (Effective Value) สถานะเน้ือเย่ือ

หรือของแข็ง และสถานะของเลือดหรือของเหลว ตามลําดับ k  คือ ค่าการนําความร้อนหรือสัมปะสิทธ์ิการ
นําความร้อน (Thermal Conductivity (W/m.K))   คือ ค่าความหนาแน่น (Density (kg/m3)) C  คือ 
ค่าความจุความร้อนจําเพาะ (Specific Heat Capacity (J/kg.K))   คือ อัตราการแพร่กระจายตัวของ
เลือด (Blood Perfusion Rate (1/s)) T  คือ ค่าอุณหภูมิ (Temperature (°C)) thh  คือ สัมประสิทธ์ิการ
พาความร้อนระหว่างสถานะเน้ือเย่ือหรือของแข็ง และสถานะของเลือดหรือของเหลว (Blood to Tissue 
Interfacial Heat Transfer Coefficient (W/m2 .°C) และ tha  คือ พ้ืนที่เกิดการพาความร้อนระหว่าง
สถานะเน้ือเย่ือหรือของแข็ง และสถานะของเลือดหรือของเหลว (Volumetric Transfer Area Between 
the Blood and the Tissue (m2/ m3) 
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2. การวิเคราะห์การถ่ายเทความร้อนภายในแบบจําลองวัสดุพรุนแบบสมดุลทางความร้อน 
(Local Thermal Equilibrium (LTE)) 

การวิเคราะห์การถ่ายเทความร้อนภายในแบบจําลองวัสดุพรุนแบบสมดุลทางความร้อน 
(Local Thermal Equilibrium (LTE)) จะอยู่บนสมมติฐานท่ีอุณหภูมิของสถานะเนื้อเย่ือหรือของแข็ง 
(Tissue / Solid Phase) เท่ากับอุณหภูมิของสถานะของเลือดหรือของเหลว (Blood / Fluid Phase) ใน
ทุก ๆ ตําแหน่งที่พิจารณาภายในแบบจําลองวัสดุพรุน ดังน้ันการวิเคราะห์การถ่ายเทความร้อนจะใช้สมการ
การถ่ายเทความร้อนเพียงหน่ึงสมการในการวิเคราะห์ หรือเกิดการการรวมระหว่างสมการการถ่ายเทความ
ร้อนของสถานะเน้ือเย่ือหรือของแข็ง และสมการการถ่ายเทความร้อนของสถานะของเลือดหรือของเหลว  
ดังต่อไปน้ี 
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   (3.32) 

 
โดย       

bptpeffp ccc   1   และ       (3.33) 

 
  bteff kkk   1        (3.34) 

 

3.2.3  อันตรกิริยาระหว่างคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าและเน้ือเย่ือชีวภาพ 
 
การเพ่ิมขึ้นของอุณหภูมิภายในเน้ือเย่ือชีวภาพจะมีความสัมพันธ์กับคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าที่

เน้ือเย่ือชีวภาพได้รับ โดยเมื่อเน้ือเย่ือชีวภาพได้รับอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า เน้ือเย่ือชีวภาพจะดูดซับ
คลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าและแปลงเป็นความร้อนภายใน ซึ่งเป็นสาเหตุที่ทําให้อุณหภูมิของเน้ือเย่ือชีวภาพเพ่ิมขึ้น 
อัตราการดูดกลืนพลังงานจําเพาะ (Specific Absorption Rate (SAR)) จะเป็นตัวแปรที่ใช้แสดงค่า
พลังงานต่อหน่วยกิโลกรัม ที่เน้ือเย่ือชีวภาพได้รับคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า ซึ่งมีความสัมพันธ์ตามสมการที่ (3.25) 
 




extQE
 SARor      

2
SAR

2

     (3.25) 

  

เมื่อ   คือ ค่าความหนาแน่น (Density (kg/m3)) และ   คือค่าการนําไฟฟ้า (Electric 
Conductivity (S/m)) 

สําหรับเง่ือนไขขอบเขตที่ใช้ในการวิเคราะห์การถ่ายเทความร้อนโดยใช้แบบจําลองของ
วัสดุจะคล้ายกับแบบจําลองไบโอฮีท กล่าวคือ 

 
หากพิจารณาผิวด้านนอกของเน้ือเย่ือชีวภาพให้มีการแลกเปลี่ยนความร้อนกับสภาวะของ

สิ่งแวดล้อมภายนอก จะพิจารณาให้ผิวด้านนอกของเน้ือเย่ือชีวภาพมีเง่ือนไขขอบเขตแบบการพาความร้อน 
(Convection Heat Transfer) กับสิ่งแวดล้อมภายนอกคือ 
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   TThTkn ambient ˆ    (3.36) 

 
รอยต่อระหว่างแต่ละช้ันของเน้ือเย่ือชีวภาพจะพิจารณาให้มีเง่ือนไขขอบเขตแบบต่อเน่ือง 

(Continuity Boundary Condition) : 
 

     0uu.ˆ  nbpnefftbpteffk TCTkTCTn
    (3.37) 

 
ด้านอ่ืน ๆ ของแบบจําลองเนื้อชีวภาพที่ไม่มีการถ่ายเทความร้อน จะพิจารณาให้มี

คุณสมบัติเป็นฉนวน (Thermal Insulation) : 
 

  0.ˆ Tkn eff      (3.38) 
 
เง่ือนไขขอบเขตอ่ืน ๆ ของแบบจําลองเน้ือชีวภาพจะขึ้นอยู่กับปัญหาเฉพาะในแต่ละกรณี

นอกจากน้ันอุณหภูมิเริ่มต้น (Initial Temperature) ของแบบจําลองเนื้อชีวภาพจะสมมติให้มีความ
สม่ําเสมอและมีค่าเท่ากับอุณหภูมิปกติของร่างกายคือ 37 °C 

 
3.2.4  การคํานวณเชิงโปรแกรมคอมพิวเตอร์ 

สมการการแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าควบคู่กับสมการถ่ายเทความร้อนจะถูก
แก้ปัญหาด้วยระเบียบวิธีเชิงตัวเลขแบบไฟไนต์เอลิเมนต์ ผ่านโปรแกรม COMSOLTM Multiphysics เพ่ือ
ศึกษาการกระจายตัวของสนามไฟฟ้าและการกระจายตัวอุณหภูมิที่เกิดขึ้นภายในเน้ือเย่ือชีวภาพ โดย
สมการทั้งสองจะควบคู่กันด้วยเทอมแหล่งความร้อนจากภายนอก ( extQ ) โดยแบบจําลองจะถูกคํานวณโดย
ใช้เอลิเมนต์ (Element) รูปสามเหลี่ยม และใช้ฟังก์ช่ันการประมาณค่าในช่วงแบบลากรองจ์อันดับที่สอง 
(Lagrange Quadratic Interpolation Function) ในการประมาณค่าอุณหภูมิในแต่ละเอลิเมนต์ โดยการ
คํานวณความอิสระของเอลิเมนต์จะถูกวิเคราะห์ในแต่ละกรณี โดยรูปที่ 3.5 จะแสดงขั้นตอนการแก้ไข
สมการหลักของปัญหา 
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รูปที่ 3.5 ขั้นตอนการแก้ไขสมการหลักของปัญหา 
 

โดยในบทน้ีจะกล่าวถึงทฤษฎีพ้ืนฐานที่เก่ียวข้อง โดยแบบจําลองทางคณิตศาสตร์ที่ใช้ใน
การวิเคราะห์ สมการหลัก และเง่ือนไขขอบเขตจะมีความแตกต่างกันออกไปในแต่ละกรณี ซึ่งจะกล่าวโดย
ละเอียดอีกคร้ังในบทถัดไป 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Electromagnetic Wave Equation Analysis 

Solve 

Electric Field ( E


) 

External Heat Source Term (Q ) 

Blood Flow and Heat Transfer Analysis 

 
Solve 

Post-Processing 
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บทที่ 4 
การวัดค่าคุณสมบัติไดอิเล็กตริกของเนื้อเยื่อผิวหนัง 

 
 

ดังที่ได้กล่าวในบทที่ 3 ค่าคุณสมบัติไดอิเล็กตริก (Dielectric Properties) เป็นค่าที่สําคัญในการ
อธิบายถึงความสามารถในการดูดซับ ส่งผ่านและสะท้อนพลังงานจากส่วนที่เป็นสนามไฟฟ้าของคลื่น
ไมโครเวฟ ในโครงการวิจัยน้ีได้ทําการศึกษาการตอบสนองทางสรีรวิทยาทางความร้อนบนเน้ือเย่ือชีวภาพ 
โดยมีตัวอย่างเน้ือเย่ือที่ทําการศึกษา คือเน้ือเย่ือส่วนผิวหนัง เมื่อได้รับอิทธิพลจากรังสีคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า 
จึงได้ทําการทดสอบจริงในการวัดค่าคุณสมบัติไดอิเล็กตริกของเน้ือเย่ือผิวหนังของหมู โดยผลการทดสอบจะ
แสดงผลของค่าคุณสมบัติไดอิเล็กตริกใน 3 รูปแบบ คือ ค่าคงที่ไดอิเล็กตริกสัมพัทธ์ (Relative Dielectric 
Constant) หรือ ค่าเปอร์มิตติวิต้ีสัมพัทธ์ (Relative Permittivity) ค่าไดอิเล็กตริกลอสแฟคเตอร์สัมพัทธ์ 
(Relative Dielectric Loss Factor) และค่าสัมประสิทธ์ิลอสเทนเจนท์ (Loss Tangent Coefficient)    

 
4.1  อุปกรณ์ในการทดสอบ 
 เครื่อง Network Analyzer จะเป็นอุปกรณ์ในการวัดค่าสัมประสิทธ์ิการสะท้อน และสามารถใช้
วัดค่าคงที่อ่ืน ๆ ของคลื่นความถ่ีวิทยุและไมโครเวฟได้ (RF & Microwave)  เช่น อิมพีแดนซ์ สัมประสิทธ์ิ 
การส่งผ่าน (Transmission Coefficient) ค่าความร้อนที่แทรก (Insert Loss) , ค่าความร้อนที่ย้อนกลับ 
(Return Loss) และมุม (Phase) เป็นต้น ซึ่งจะแสดงความถูกต้องหรือความแม่นยําของการวัดในช่วง
ความถี่วิทยุและไมโครเวฟได้เป็นอย่างดี โดยเคร่ือง Network Analyzer ที่นํามาใช้ในการทดลองน้ีคือรุ่น 
E5063A ของยี่ห้อ KEYSIGHT มีหัววัดแบบ Coaxial Probe รุ่น N1500A ที่โดยทําการทดสอบที่ศูนย์
เครื่องมือวิทยาศาสตร์เพ่ือการวิจัยขั้นสูง อาคารศูนย์วิจัยขั้นสูง มหาวิทยาลัยธรรมศาสตร์ ศูนย์รังสิต โดย
เครื่อง Network Analyzer ที่ใช้ในการทดสอบ และหัววัดแบบ Coaxial Probe รุ่น N1500A ดังแสดงใน
รูปที่ 4.1 และ 4.2 ตามลําดับ 

 

 
 

 
รูปที่ 4.1 เครื่อง Network Analyzer รุ่น E5063A 



-58- 
 

 
 

รูปที่ 4.2 หัววัดแบบ Coaxial Probe รุ่น N1500A 
 

นอกจากน้ันยังมีอุปกรณ์เสริมอ่ืน ๆ เพ่ือใช้ในการเตรียมวัสดุช้ินเน้ือในการทดสอบ เช่น มีดและ
เขียงที่ใช้ในการห่ันช้ินวัสดุทดสอบ และถังนํ้าแข็ง เพ่ือใช้ในการนําวัสดุช้ินเน้ือนําไปแช่แข็งในถังนํ้าแข็ง
เพ่ือให้วัสดุทดสอบมีอุณหภูมิต้ังต้นตามที่กําหนด 

 
4.2  วิธีในการทดสอบ 
 วิธีในการทดสอบวัดค่าคุณสมบัติไดอิเล็กตริกของเน้ือเย่ือส่วนผิวหนังประกอบด้วยขั้นตอน
ดังต่อไปน้ี 

4.2.1   จัดเตรียมช้ินวัสดุทดสอบให้ได้ขนาดที่กําหนด คือ 6 x 8 x 6 เซนติเมตร แล้วนําไป
แช่แข็งในถังนํ้าแข็งเพ่ือให้อุณหภูมิต้ังต้นเท่ากันที่  10  องศาเซลเซียส ซึ่งวัสดุทดสอบในการทดลองนี้ได้แก่ 
เน้ือเย่ือส่วนผิวหนังของหมู เพ่ือใช้สําหรับการเตรียมทดสอบวัดค่าคุณสมบัติไดอิเล็กตริก ดังแสดงในรูปที่ 
4.3 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
 

รูปที่ 4.3  การจัดเตรียมช้ินวัสดุทดสอบก่อนการทดสอบ 
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4.2.2   ทําการทดสอบวัดค่าคุณสมบัติไดอิเล็กตริกของเน้ือเย่ือส่วนผิวหนัง ด้วยเครื่อง 
Network analyzer ดังแสดงในรูปที่ 4.4 

 
 

 
 

 
รูปที่ 4.4  การวัดค่าคุณสมบัติไดอิเล็กตริกของเน้ือเย่ือส่วนผิวหนังด้วยเครื่อง Network analyzer 

 
 

4.3  ผลการวัดค่าคณุสมบัติไดอิเล็กตริก  
 จากการวัดค่าคุณสมบัติไดอิเล็กตริกของวัสดุทดสอบเน้ือเย่ือส่วนผิวหนัง โดยใช้ช่วงความถี่ทดสอบ
ที่ 200 MHz ถึง 60 GHz จะได้กราฟความสัมพันธ์ระหว่างค่าคงที่ไดอิเล็กตริกสัมพัทธ์ (Relative 
Dielectric Constant) หรือค่าเปอร์มิตติวิต้ีสัมพัทธ์ (Relative Permittivity) ที่เปลี่ยนแปลงตามค่าความถ่ี 
กราฟความสัมพันธ์ระหว่างค่าไดอิเล็กตริกลอสแฟคเตอร์สัมพัทธ์ (Relative Dielectric Loss Factor) ที่
เปลี่ยนแปลงตามค่าความถ่ี และกราฟความสัมพันธ์ระหว่างค่าสัมประสิทธ์ิลอสเทนเจนท์ (Loss Tangent 
Coefficient) ที่เปลี่ยนแปลงตามค่าความถ่ี ดังแสดงในกราฟที่ 4.5 4.6 และ 4.7 ตามลําดับ 
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รูปที่ 4.5  กราฟแสดงความสัมพันธ์ระหว่างค่าคงที่ไดอิเล็กตริกและความถี่ของเน้ือเย่ือส่วนผิวหนัง 
 

จากกราฟแสดงความสัมพันธ์ระหว่างค่าคงท่ีไดอิเล็กตริกและความถี่ของเน้ือเย่ือส่วนผิวหนัง จะ
พบว่าค่าคงที่ไดอิเล็กตริกมีค่ามากเมื่อความถี่น้อย และมีค่าน้อยลงเม่ือความถี่เพ่ิมขึ้น และสามารถอ่าน
คา่คงที่ไดอิเล็กตริกที่ความถี่ 2.45 GHz ได้เท่ากับ 54.2 F/m (ฟารัดต่อเมตร)  

 

 
 

รูปที่ 4.6 กราฟแสดงความสัมพันธ์ระหว่างค่าคงที่ไดอิเล็กตริกลอสแฟคเตอร์และความถ่ีของเน้ือเย่ือส่วน
ผิวหนัง 
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จากกราฟแสดงความสัมพันธ์ระหว่างค่าคงท่ีไดอิเล็กตริกลอสแฟคเตอร์และความถี่ของเน้ือเย่ือ
ส่วนผิวหนัง จะพบว่าค่าคงที่ไดอิเล็กตริกลอสแฟคเตอร์จะมีค่ามากเมื่อความถ่ีน้อย และมีค่าน้อยลงเมื่อ
ความถี่เพ่ิมขึ้น ก่อนจะมีลักษณะคงที่ ดังแสดงในกราฟที่ 4.6 และสามารถอ่านค่าไดอิเล็กตริกลอสแฟค
เตอร์ที่ความถี่ 2.45 GHz ได้เท่ากับ 17.97 F/m (ฟารัดต่อเมตร) 

 

 
 

รูปที่ 4.7 กราฟแสดงความสัมพันธ์ระหว่างค่าสัมประสิทธ์ิลอสแทนเจนทแ์ละความถ่ีของเน้ือเย่ือส่วน
ผิวหนัง 

 
จากกราฟแสดงความสัมพันธ์ระหว่างค่าสัมประสิทธ์ิลอสแทนเจนท์และความถ่ีของเน้ือเย่ือส่วน

ผิวหนัง จะพบว่าในช่วงแรกค่าสัมประสิทธ์ิลอสแทนเจนท์จะลดงลงเมื่อความถ่ีมีค่าเพ่ิมขึ้น อย่างไรก็ตาม
ต้ังแต่ค่าความถ่ีประมาณ 1.1 GHz ค่าสัมประสิทธ์ิลอสแทนเจนท์จะมีค่าค่อนข้างคงที่ และเพ่ิมขึ้นอีกครั้งที่
ช่วงค่าความถ่ีสูง ๆ และสามารถอ่านค่าสัมประสิทธ์ิลอสแทนเจนท์ที่ความถี่ 2.45 GHz ได้เท่ากับ 0.33  

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 



-62- 
 

บทที่ 5 
การศึกษาในรูปแบบการวิเคราะห์เชิงทฤษฎีเพื่อศึกษาการตอบสนองทางสรีรวิทยา

ทางความร้อนของวัสดุชีวภาพตัวอย่างคือเน้ือเยื่อส่วนสมองแบบหลายช้ัน ใน
รูปทรงครึ่งวงกลม เมื่อได้รับรังสีจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในระหว่างการใช้งาน 

 
ในส่วนแรกจะกล่าวถึงการวิเคราะห์เชิงทฤษฎีเพ่ือศึกษาการตอบสนองทางสรีรวิทยาทางความร้อน

ของวัสดุชีวภาพตัวอย่างคือเน้ือเย่ือส่วนสมองแบบหลายชั้น ในรูปทรงคร่ึงวงกลม เมื่อได้รับรังสีจากคลื่น
แม่เหล็กไฟฟ้าในระหว่างการใช้งาน 

 
5.1  บทนํา 

สมอง (Brain) ถือเป็นอวัยวะที่สําคัญซึ่งมีหน้าที่ในการควบคุมอวัยวะส่วนอ่ืนๆ สั่งการในการ
เคลื่อนไหว และเก่ียวข้องกับพฤติกรรมด้านต่างๆ ของร่างกาย นอกจากน้ันสมองยังถือเป็นส่วนอวัยวะที่มี
ความอ่อนไหวได้ง่ายในร่างกายมนุษย์เมื่อได้รับอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า (Electromagnetic Wave) 
ผลกระทบทางด้านสรีรวิทยาทางความร้อน (Thermo-Physiologic) จากการเพ่ิมขึ้นของอุณหภูมิเพียง
เล็กน้อยเมื่อได้รับอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า เช่น จากการใช้เตาอบไมโครเวฟและการใช้
โทรศัพท์มือถืออาจจะส่งผลต่อการทํางานในอวัยวะที่สําคัญอย่างเช่นสมอง ในงานวิจัยของ Guyton, A. C., 
และ Hall, J. E., 1996,  ระบุว่าขีดจํากัดของการเพ่ิมขึ้นของอุณหภูมิที่ไม่นําไปสู่ความเสียหายทางด้าน
สรีรวิทยาทางความร้อนคือ 3-5 °C เท่าน้ัน ในปีที่ผ่านมาจึงมีความกังวลของประชาชนเพ่ิมขึ้นเก่ียวกับ
ผลกระทบด้านสุขภาพจากการใช้เทคโนโลยีที่เก่ียวข้องกับคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า Wessapan, T. et al., 2012
ดังน้ันการศึกษาการถ่ายเทความร้อนและการตอบสนองด้านสรีรวิทยาทางความร้อนภายในสมองมนุษย์เมื่อ
ได้รับอิทธิพลจากการแผ่รังสีของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าจึงเป็นหัวข้อที่กําลังได้รับความสนใจและมีความจําเป็น
เพ่ือเป็นพ้ืนฐานในการหาทางป้องกันอันตรายจากการได้รับอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในระหว่างการใช้
งานด้านต่าง ๆ 

เน่ืองจากการข้อจํากัดทางด้านจริยธรรมการศึกษาอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าภายในสมอง
มนุษย์จากการทดลองจึงสามารถทําได้ยาก การพัฒนาแบบจําลองของสมองมนุษย์จริงผ่านการศึกษาจาก
การจําลองเชิงตัวเลข (Numerical Simulation) จึงมีความสะดวกมากกว่าวิธีการทดลอง นอกจากน้ันยัง
สามารถศึกษาอิทธิพลของตัวแปรต่างๆ ภายใต้เง่ือนไขที่มีความหลากหลายและเสมือนจริงได้สะดวกมาก
ขึ้นด้วยการใช้การจําลองเชิงตัวเลข ด้วยเหตุน้ีในหลายปีที่ผ่านมาจึงมีงานวิจัยมากมายที่ศึกษาการถ่ายเท
ความร้อนภายในสมองมนุษย์จากการใช้แบบจําลองเชิงตัวเลขโดยใช้สมการไบโอฮีท (Bioheat equation) 
ในการจําลองการกระจายตัวอุณหภูมิอยู่มากมาย อาทิ Zhu, L. และ Diao, C. 2001 ได้ทําการพัฒนา
แบบจําลองทางคณิตศาสตร์เพ่ือวิเคราะห์การกระจายตัวอุณหภูมิภายในสมองระหว่างการรักษาสมองที่ถูก
ทําลายด้วยการลดอุณหภูมิ (Hypothermia Treatment) โดยใช้สมการไบโอฮีท Diao, C., Zhu, L. และ
Wang, H., 2003 ทําการวิเคราะห์การกระจายตัวอุณหภูมิในระหว่างการทําความเย็นภายในสมองโดยใช้
แบบจําลองสมอง 3 มิติ เพ่ือศึกษาอิทธิพลของขนาดและช้ันของสมอง ตลอดจนอิทธิพลของอัตราการ
แพร่กระจายตัวของเลือด (Blood Perfusion Rate) ที่ส่งผลต่อการกระจายตัวอุณหภูมิ Elwassif, M. M. et 
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al,  2006 ใช้แบบจําลองไบโอฮีทเพ่ือศึกษาการเปลี่ยนแปลงของอุณหภูมิภายในแบบจําลองสมองระหว่างถูก
กระตุ้นด้วยไฟฟ้า  

และมีงานวิจัยบางส่วนที่ศึกษาการการเพ่ิมขึ้นของอุณหภูมิภายในสมองของมนุษย์เมื่อได้รับ
อิทธิพลจากคลื่นโทรศัพท์มือถือ Wessapan, T. et al., 2012 อย่างไรก็ตามยังมีงานวิจัยจํานวนน้อยมากที่
ศึกษาครอบคลุมทั้งการแพร่กระจายตัวจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าและการถ่ายเทความร้อน รวมท้ังอิทธิพลของ
ค่ากําลังและค่าความถี่จากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า ตลอดจนอิทธิพลของสิ่งแวดล้อมภายนอกต่อการกระจายตัว
ของสนามไฟฟ้าและการกระจายตัวอุณหภูมิ (Electric Field and Temperature Distributions) ภายใน
สมองมนุษย์แบบหลายช้ัน (Multi-Layer Human Brain) เน่ืองจากความซับซ้อนของโครงสร้างภายใน
สมองและความซับซ้อนของอันตรกิริยา (Interaction) ระหว่างสมองและคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า ตลอดจน
ความซับซ้อนของค่าคุณสมบัติไดอิเล็กตริกและค่าคุณสมบัติทางความร้อน (Dielectric and Thermal 
Properties) ภายในสมองช้ันต่าง ๆ 

การศึกษานี้จะนําเสนอการวิเคราะห์การกระจายตัวของสนามไฟฟ้าและการกระจายตัวอุณหภูมิใน
แบบจําลองสมองมนุษย์เมื่อได้รับอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า แบบจําลองสมองมนุษย์ที่ใช้ในการศึกษา
จะมีรูปร่างเป็นครึ่งวงกลมแบบหลายชั้น (Multi-Layer) ซึ่งประกอบไปด้วยช้ันของสมองส่วนช้ันในที่มีสี
อ่อน (White Matter) ช้ันของสมองส่วนช้ันนอกที่มีสีเข้ม (Grey Matter) ช้ันกระดูก (Bone) และช้ัน
ผิวหนังศีรษะ (Scalp) อิทธิพลของค่ากําลังและค่าความถ่ีจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าต่อการกระจายตัวของ
สนามไฟฟ้าและการกระจายตัวอุณหภูมิภายในสมองมนุษย์จะถูกวิเคราะห์ โดยค่ากําลังจากคลื่น
แม่เหล็กไฟฟ้าที่ศึกษาจะประกอบด้วย 1 W 50 W 100 W และ 200 W ซึ่งเป็นตัวแทนของค่ากําลังจาก
คลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าที่เกิดขึ้นจริงจากการใช้เทคโนโลยีที่เก่ียวข้องกับคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า อาทิ ในการอุ่น
อาหารด้วยการใช้เตาอบไมโครเวฟ เป็นต้น และค่าความถ่ีจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าที่ศึกษาจะประกอบด้วย 
900 MHz 1800 MHz ซึ่งเป็นค่าความถ่ีของโทรศัพท์มือถือที่ใช้งานในปัจจุบัน โดยค่าคุณสมบัติไดอิเล็ก
ตริกจะแปรเปลี่ยนตามค่าความถ่ีที่พิจารณา สมการการแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าและสมการ
ถ่ายเทความร้อนไบโอฮีจะถูกแก้ปัญหาผ่านระเบียบวิธีเชิงตัวเลขแบบไฟไนต์เอลิเมนต์ (Finite Element  
Method : FEM) แบบจําลองที่ศึกษาจะถูกเปรียบเทียบความถูกต้องของแบบจําลองกับผลจากแบบจําลอง
ในงานวิจัยก่อนหน้าน้ี โดยผลจากการจําลองเชิงตัวเลขในการศึกษาน้ีจะแสดงให้เห็นลักษณะการถ่ายโอน
ความร้อนภายในสมองมนุษย์เมื่อได้รับอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า  

 
5.2  แบบจําลองที่ใช้ในการวิเคราะห์ 

 
 แบบจําลองสมองที่ใช้ในการศึกษาจะจําลองจากขนาดของสมองมนุษย์ผู้ใหญ่ (Adult) (Konstas, 

A.A. et al., 2007 โดยมีลักษณะรูปร่างเป็นรูปคร่ึงวงกลมแบบหลายช้ัน (Multi-Layer) ซึ่งประกอบไปด้วย
ช้ันของสมองส่วนช้ันในที่มีสีอ่อน (White Matter)ช้ันของสมองส่วนช้ันนอกที่มีสีเข้ม (Grey Matter) ช้ัน
กระดูก (Bone) และช้ันผิวหนังศีรษะ (Scalp) โดยพิจารณาในพิกัดสองมิติในระนาบแกน  x และ y ดัง
แสดงในรูปที่ 5.1 ขนาดของรัศมี r จากจุดศูนย์กลางของครึ่งวงกลมและความหนาของช้ันต่าง ๆ ภายใน
สมองจะแสดงดังตารางที่ 5.1 ด้านบนของแบบจําลองจะได้รับอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าและอิทธิพล
ของสิ่งแวดล้อมภายนอก โดยจะพิจารณาให้แบบจําลองสมองที่ศึกษามีคุณสมบัติเป็นวัสดุเน้ือเดียว 
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(Homogenous Material)  และมีคุณสมบัติเหมือนกันในทุกทิศทาง (Isotropic) ไม่มีการเปลี่ยนแปลง
สถานะและไม่เปลี่ยนแปลงปฏิกิริยาเคมีภายในแบบจําลองสมองเมื่อได้รับอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า 

 
 

 
 
 
 
 

 
 
 

รูปที่ 5.1 แบบจําลองสมองที่ใช้ในการศึกษา  

 
5.3  การวิเคราะห์เชิงทฤษฎี 
 
การวิเคราะห์การแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า  
 

การแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าภายในแบบจําลองสมองจะถูกวิเคราะห์ในพิกัดสองมิติ
ในระนาบ x - y และถูกคํานวณโดยใช้สมการแมกซ์เวลล์ (Maxwell's Equations)  ในโหมดการ
แพร่กระจายคลื่นแบบทรานสเวอร์อิเล็กตริกเวฟ (Transverse Electric Wave Mode : TE Mode) หรือ
เรียกว่าคลื่นที่มีแนวสนามไฟฟ้าวางตามขวาง คือไม่มีสนามไฟฟ้าในทิศของการแพร่กระจายของคลื่นแต่มี
เฉพาะสนามแม่เหล็กในทิศทางน้ัน สมการที่ได้จากพ้ืนฐานของสมการแมกซ์เวลล์ โดยการแพร่กระจายตัว
แบบฮาร์มอนิก (Harmonic propagation) จะแสดงดังสมการต่อไปน้ี : 
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เมื่อ E


 คือความเข้มของสนามไฟฟ้า (Electric Field Intensity (V/m)) r  คือค่าการซึมผ่าน

สัมพัทธ์ (Relative Permeability) r  คือค่าเปอร์มิตติวิต้ีสัมพัทธ์ (Relative Permittivity) 0  = 
8.8542x10-12 F/m คือค่าเปอร์มิตตีวิต้ีในที่ว่างหรือฟรีสเปซ (Permittivity of Free Space)   คือค่า
การนําไฟฟ้า (Electric Conductivity (S/m)) f 2 คือความถ่ีเชิงมุม (Angular Frequency (rad/s)) 

0k  คือเลขคลื่นในที่ว่างหรือฟรีสเปซ (Wave Number of Free Space) (m-1) และ 1j  โดย
เง่ือนไขขอบเขต (Boundary Condition) สําหรับการวิเคราะห์การแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า
จะมีดังต่อไปน้ี 
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แบบจําลองสมองจะได้รับอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็ก ไฟฟ้าที่สม่ําเสมอทางด้านบนของแบบจําลอง 
ดังน้ันด้านบนของแบบจําลองจะพิจารณาให้มีเง่ือนไขขอบเขตของการแพร่กระจายตัวของสนามแม่เหล็ก
ไฟฟ้าแบบพอร์ต (Port Boundary Condition) ที่มีการระบุค่ากําลังของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าที่มีค่าคงที่ 

 
    1111 / EEEEES


         (5.2) 

 
ด้านล่างของแบบจําลองสมอง (แนวแกน x) จะพิจารณาให้มีเง่ือนไขขอบเขตแบบตัวนําไฟฟ้า

สมบูรณ์ (Perfect Electric Conductor Boundary Condition) ดังน้ันความเข้มของสนามไฟฟ้าจะมีค่า
เท่ากับศูนย์  

 
0ˆ  En


            (5.3) 

 
 

 
การวิเคราะห์การถ่ายเทความร้อน  
 

การวิเคราะห์การกระจายตัวอุณหภูมิภายในแบบจําลองสมองจะได้จากการคํานวณสมการไบโอฮีท 
โดยการกระจายตัวอุณหภูมิภายในแบบจําลองสมองจะมีความสัมพันธ์กับคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าที่แบบจําลอง
สมองได้รับ โดยเมื่อสมองได้รับอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า สมองจะดูดซับคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าและแปลง
เป็นความร้อนภายใน ซึ่งเป็นสาเหตุที่ทําให้อุณหภูมิของสมองเพ่ิมขึ้น และเพ่ือให้สอดคล้องกับการวิเคราะห์
การแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า การวิเคราะห์การถ่ายเทความร้อนจะพิจารณาในพิกัดสองมิติใน
ระนาบ x - y เช่นเดียวกัน สมการไบโอฮีทในสภาวะคงตัว (Steady State Bioheat Equation) ที่ใช้ใน
การวิเคราะห์การถ่ายเทความร้อนภาย ในสมองจะสามารถเขียนได้เป็น  

 
 

    0 extmetbbbb QQTTCTk      (5.4) 
 

เมื่อตัวห้อย b  แทนเลือด (Blood) k  คือค่าการนํา  ความร้อนหรือสัมปะสิทธ์ิการนําความร้อน 
(Thermal Conductivity (W/m.K))   คือค่าความหนาแน่น (Density (kg/m3)) C  คือค่าความจุความ
ร้อนจําเพาะ (Specific Heat Capacity (J/kg.K))   คืออัตราการแพร่กระจายตัวของเลือด (Blood 
Perfusion Rate (ml/min.100g)) T  คือค่าอุณหภูมิ (Temperature (°C)) metQ  คือแหล่งความร้อนจาก
กระบวนการสันดาปภายใน (Metabolic Heat Generation Source (W/m3)) และ extQ  คือแหล่งความ
ร้อนจากภายนอก (External Heat Source (W/m3)) ซึ่งอยู่ในรูปเทอมของสนามไฟฟ้าอันเน่ืองจาก
อิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า โดยได้จากการคํานวณในสมการที่ (5)  

 



-66- 
 

2

2
E

Qext




       (5.5) 

สําหรับเง่ือนไขขอบเขตในการวิเคราะห์การถ่ายเทความร้อนจะประกอบด้วย 
เน่ืองจากในงานวิจัยน้ีจะศึกษาอิทธิพลของสิ่งแวดล้อมภายนอกต่อการกระจายตัวอุณหภูมิภายใน

แบบจําลองสมอง ดังน้ันเง่ือนไขขอบเขตทางด้านบนของแบบจําลองสําหรับการวิเคราะห์การถ่ายเทความ
ร้อนจะแบ่งออกเป็น 2 เง่ือนไข คือ เง่ือนไขที่ 1 จะใช้ในส่วนการวิเคราะห์อิทธิพลของการแปรเปลี่ยนค่า
กําลังและค่าความถ่ีจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า โดยจะพิจารณาให้อุณหภูมิช้ันหนังศีรษะมีค่าคงที่เท่ากับ
อุณหภูมิของสิ่งแวดล้อม ซึ่งในที่น้ีให้เท่ากับ 30 °C  

ที่ ambientscalp TTrr           , 4                              (5.6) 

เง่ือนไขที่ 2 จะใช้ในส่วนการวิเคราะห์อิทธิพลของการแปรเปลี่ยนสภาวะของสิ่งแวดล้อมภายนอก 
โดยจะพิจารณาให้มีเง่ือนไขคือผิวด้านนอกของช้ันหนังศีรษะจะมีการแลกเปลี่ยนความร้อนด้วยการพา
ความร้อน (Convection Heat Transfer) กับสิ่งแวดล้อมภายนอกคือ 

ที่    TThTknrr ambient  ˆ         , 4            (5.7) 

รอยต่อระหว่างแต่ละช้ันของสมองจะสมมติให้อุณหภูมิมีค่าเท่ากันและไม่มีการเปลี่ยนแปลงของ 
ฟลักซ์ (Heat Flux) ความร้อน  

ด้านล่างของแบบจําลองสมอง ( x  = 0) จะพิจารณาให้มีคณุสมบัติเป็นฉนวน หรือไม่มกีารถ่ายเทความ
ร้อน: 

 
                       0ˆ   Tkn                 (5.8) 
  

อุณหภูมิเริ่มต้น (Initial Temperature) ของสมองจะสมมติให้มีความสมํ่าเสมอและมีค่าเท่ากับ
อุณหภูมิปกติของร่างกายคือ 37 °C 

โดยค่าคุณสมบัติไดอิเล็กตริกที่ขึ้นกับค่าความถี่และค่าคุณสมบัติทางความร้อนของช้ันต่างๆ 
ภายในสมองจะกําหนดให้มีค่าคงที่ ดังแสดงในตารางที่ 5.2 และตารางที่ 5.3 ตามลําดับ 

 
ตารางท่ี 5.1 ขนาดของรัศมี r จากจุดศูนย์กลางของครึ่งวงกลมและความหนาของชั้นต่างๆ ภายในสมอง  
 
ชนิดชัน้ต่างๆ ภายในสมอง ขนาดของรัศมี r (mm) ขนาดความหนา (mm) 
ชั้นหนังศีรษะ (Scalp) 93 ( 4r ) 4 ( 34 rr  ) 
ชั้นกระดูก (Bone) 89 ( 3r ) 4 ( 23 rr  ) 
ชั้นของสมองส่วนชั้นนอกท่ีมีสีเข้ม (Grey matter) 85 ( 2r ) 18 ( 12 rr  ) 
ชั้นของสมองส่วนชั้นในท่ีมีสีออ่น (White matter) 67 ( 1r ) 67 ( 1r ) 
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ตารางท่ี 5.2 ค่าคุณสมบัติไดอิเล็กตริกท่ีข้ึนกับค่าความถ่ีของชั้นต่างๆ ภายในสมอง  
 
ชนิดชัน้ต่างๆ ภายในสมอง 900 MHz 1800 MHz 

  (S/m) r  (-)   (S/m) r  (-) 
ชั้นหนังศีรษะ (Scalp) 0.87 41.41 0.52 32.5 
ชั้นกระดูก (Bone) 0.34 20.79 0.16 8.0 
ชั้นของสมองส่วนชั้นนอกท่ีมีสีเข้ม (Grey matter) 0.765* 45.805* 1.7* 53.0* 
ชั้นของสมองส่วนชั้นในท่ีมีสีออ่น (White matter) 0.765* 45.805* 1.7* 53.0* 
 
*หมายเหตุ ค่าคุณสมบัติไดอิเล็กตริกของชั้นของสมองส่วนชัน้นอกท่ีมีสีเข้ม (Grey matter) และชั้นของสมองส่วน
ชั้นในท่ีมีสีอ่อน (White matter) จะมีค่าเท่ากันท่ีความถ่ีเท่ากัน เนื่องจากถือว่าชัน้ท้ังสองสามารถรวมเป็นเนื้อเยือ่ส่วน
สมองส่วนใน (Brain tissue) ได ้ 

 
 
ตารางท่ี 5.3 ค่าคุณสมบัติทางความร้อนของชัน้ต่างๆ ภายในสมอง  
 
ชนิดชัน้ต่างๆ ภายในสมอง C    k    metQ  

(J/kg.K) (kg/m3) (W/m.K) (ml/min.100g) (W/m3) 
ชั้นหนังศีรษะ (Scalp) 4000 1000 0.342 2 363.4 
ชั้นกระดูก (Bone) 2300 1520 1.16 1.8 368.3 
ชั้นของสมองส่วนชั้นนอกท่ีมีสีเข้ม (Grey 
matter) 

3700 1030 0.49 80 16700 

ชั้นของสมองส่วนชั้นในท่ีมีสีออ่น (White 
matter) 

3700 1030 0.49 20 4175 

เลือด (Blood) 3800 1050 0.5 N/A N/A 
N/A คือ Non-applicable 
 

 
5.4  การจําลองเชิงตัวเลข 
 

สมการการแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าควบคู่กับสมการถ่ายเทความร้อนจะถูกแก้ปัญหา
ด้วยระเบียบวิธีเชิงตัวเลขแบบไฟไนต์เอลิเมนต์ ผ่านโปรแกรม COMSOLTM Multiphysics เพ่ือศึกษาการ
กระจายตัวของสนามไฟฟ้าและการกระจายตัวอุณหภูมิที่เกิดขึ้นภายในสมองช้ันต่างๆ โดยสมการทั้งสองจะ
ควบคู่กันด้วยเทอมแหล่งความร้อนจากภายนอก ( extQ ) ในสมการท่ี (5.5) โดยแบบจําลองจะถูกคํานวณ
โดยใช้เอลิเมนต์ (Element) รูปสามเหลี่ยม และใช้ฟังก์ช่ันการประมาณค่าในช่วงแบบลากรองจ์อันดับที่
สอง (Lagrange Quadratic Interpolation Function) ในการประมาณค่าอุณหภูมิในแต่ละ     เอลิเมนต์ 
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5.5  ผลและการวิเคราะห์ผล 
 
การตรวจสอบความถูกต้องของแบบจําลอง 

เพ่ือตรวจสอบความถูกต้องของแบบจําลองที่ศึกษาจะทําการเปรียบเทียบการกระจายตัวของ
อุณหภูมิของสมองที่ได้จากการใช้ระเบียบวิธีเชิงตัวเลขในงานวิจัยน้ีกับผลที่ได้จากงานวิจัยของ Zhu, L. และ 
Diao, C., 2001 ด้วยสมการถ่ายเทความร้อนไบโอฮีทและเง่ือนไขในการวิเคราะห์เช่นเดียวกัน โดยในการ
ตรวจสอบความถูกต้องจะใช้แบบจําลองของสมองผู้ใหญ่ซึ่งประกอบด้วยช้ันของเน้ือเย่ือสมอง (Brain 
tissue) ช้ันกระดูก และชั้นหนังศีรษะ ซึ่งไม่ได้พิจารณาอิทธิพลของการได้รับคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า ที่ความ
แตกต่างของอุณหภูมิที่ผิวของช้ันหนังศีรษะแตกต่างกัน 4 อุณหภูมิ คือ 0 °C 10 °C 20 °C และ 30 °C 
ตามลําดับ โดยอุณหภูมิของเลือดมีค่าคงที่ที่ 37 °C ผลจากการเปรียบเทียบจะแสดงในรูปที่ 2 จากรูปพบว่า
การกระจายตัวอุณหภูมิของสมองในช้ันสมองทั้ง 3 ช้ัน ที่อุณหภูมิที่ผิวทั้ง 4 อุณหภูมิ จากใช้แบบจําลองเชิง
ตัวเลขในการศึกษานี้และผลจากงานวิจัยของ Zhu, L. และ Diao, C., 2001 จะมีความสอดคล้องกันเป็นอย่าง
ดี ดังน้ันแบบจําลองที่ใช้ในการวิเคราะห์ในการนําเสนอน้ีจึงมีความน่าเช่ือถือสามารถใช้ในการศึกษาในส่วน
อ่ืนๆ ต่อไปได้ 

 

 
 

รูปที่ 5.2 ผลการเปรียบเทียบการกระจายตัวอุณหภูมิของช้ันต่างๆ ภายในสมองที่ได้จากแบบจําลองกับ
งานวิจัยของ Zhu, L. และ Diao, C., 2001 ที่ skinT  = 0 °C 10 °C 20 °C และ 30 °C 

 
อิทธิพลของการแปรเปลี่ยนคา่กําลังและค่าความถ่ีจากคลืน่แม่เหล็กไฟฟ้า 

ในรูปที่ 5.3 จะแสดงอิทธิพลของการแปรเปลี่ยนค่ากําลังและค่าความถี่จากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าต่อ
รูปแบบการกระจายตัวของสนามไฟฟ้าภายในสมองช้ันต่างๆ โดย ก) ที่ความถี่ 900 MHz และ ข) ที่ความถี่ 
1800 MHz ตามลําดับ จากรูปจะเห็นได้ว่าค่ากําลังและค่าความถ่ีจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าที่เพ่ิมขึ้นจะส่งผล
ให้ค่าสนามไฟฟ้าภายในสมองช้ันต่างๆ มีค่าเพ่ิมสูงขึ้นตามไปด้วย เมื่อพิจารณารูปแบบการกระจายตัวของ
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สนามไฟฟ้าที่ความถี่ต่างกัน จะพบว่าที่ความถี่ 900 MHz ค่าสนามไฟฟ้าจะมีค่าสูงบริเวณช้ันหนังศีรษะ
และภายในช้ันสมองส่วนช้ันในที่มีสีอ่อน ในขณะที่ความถี่ 1800 MHz ค่าสนามไฟฟ้าจะมีค่าสูงบริเวณ
บริเวณช้ันหนังศีรษะเท่าน้ัน โดยอิทธิพลของการแปรเปลี่ยนค่ากําลังและค่าความถ่ีจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า
ต่อรูปแบบการกระจายตัวอุณหภูมิภายในสมองช้ันต่างๆ จะแสดงในรูปที่ 5.4 โดย ก) ที่ความถี่ 900 MHz 
และ ข) ที่ความถี่ 1800 MHz ตามลําดับ จากรูปจะพบว่าค่ากําลังจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าที่เพ่ิมขึ้นจะส่งผล
ให้การกระจายอุณหภูมิภายในสมองมีค่าเพ่ิมสูงขึ้น ตรงกันข้ามกับอิทธิพลของค่าความถ่ีจากคลื่น
แม่เหล็กไฟฟ้า โดยค่าความถ่ีที่เพ่ิมขึ้นจะส่งผลให้การกระจายอุณหภูมิภายในสมองมีค่าลดลง เมื่อ
เปรียบเทียบความสัมพันธ์ของรูปแบบการกระจายตัวของสนามไฟฟ้าและรูปแบบการกระจายตัวอุณหภูมิ
ในรูปที่ 5.3 และ 5.4 จะพบว่ามีความสอดคล้องกัน บริเวณที่มีค่าสนามไฟฟ้ามากก็จะส่งผลให้มีค่าอุณหภูมิ
ที่สูงขึ้นตามไปด้วยเช่นกัน เน่ืองจากเมื่อสมองได้รับอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า สมองจะดูดซับคลื่น
แม่เหล็กไฟฟ้าและแปลงเป็นความร้อนภายใน ส่งผลให้อุณหภูมิเพ่ิมขึ้น โดยพบว่าตําแหน่งของค่า
สนามไฟฟ้าสูงสุดและค่าอุณหภูมิสูงสุดจะไม่สอดคล้องกัน ค่าสนามไฟฟ้าสูงสุดและค่าอุณหภูมิสูงสุดที่ค่า
กําลังจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าต่างๆ จะแสดงดังตารางที่ 5.4  

รูปที่ 5.5 และ รูปที่ 5.6 จะแสดงการกระจายตัวอุณหภูมิ เมื่อแปรเปลี่ยนค่ากําลังจากคล่ืน
แม่เหล็กไฟฟ้าที่ค่าความถี่ 900 MHz และ 1800 MHz ตามลําดับ อย่างไรก็ตามค่าอุณหภูมิภายในช้ันของ
สมองส่วนช้ันในที่มีสีอ่อนและช้ันของสมองส่วนช้ันนอกที่มีสีเข้มจะมีความแตกต่างของค่าอุณหภูมิอย่างไม่มี
นัยสําคัญ เน่ืองจากช้ันภายในสมองทั้งสองช้ันมีค่าคุณสมบัติไดอิเล็กตริกและค่าคุณสมบัติทางความร้อน
บางตัว (C ,   และ k ) ที่เท่ากัน ดังแสดงในตารางที่ 2 โดยความเปลี่ยนแปลงของค่าอุณหภูมิภายในช้ัน
กระดูกและช้ันหนังศีรษะเมื่อแปรเปลี่ยนค่ากําลังจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าที่ความถี่ 900 MHz และ 1800 
MHz จะแสดงดังรูปที่ 5.5 และ รูปที่ 5.6 ตามลําดับ 

 

อิทธิพลของการแปรเปลี่ยนสภาวะของสิ่งแวดล้อมภายนอก 

 
ในรูปที่ 5.7 แสดงการกระจายตัวอุณหภูมิภายในช้ันกระดูกและช้ันหนังศีรษะเมื่อพิจารณาให้ช้ันหนัง

ศีรษะมีการถ่ายเทความร้อนด้วยการพาความร้อนกับสิ่งแวดล้อมภายนอก เมื่อศึกษาที่ค่ากําลังจากคลื่น
แม่เหล็กไฟฟ้า 100 W และที่ความถี่ 900 MHz และ1800 MHz โดยพิจารณาที่ค่าสัมประสิทธ์ิการพาความ
ร้อน (Heat Transfer Coefficient) 2 ค่า คือ h  = 4 W/m2. °C และอุณหภูมิของสิ่งแวดล้อมภายนอก 

ambientT  = 24 °C และ h  = 8 W/m2. °C และ ambientT  = 25 °C จากรูปจะเห็นได้ว่า ที่ความถี่เท่ากัน ที่ 
h  = 4 W/m2. °C และ ambientT  = 24 °C จะมีค่าอุณหภูมิสูงกว่าที่ h  = 8 W/m2. °C และ ambientT  = 
25 °C เมื่อได้รับอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า 
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Gray matter 
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       P = 1 W        P = 50 W       P = 100 W      P = 200 W 

ก) ท่ีความถ่ี 900 MHz 

 

       P = 1 W        P = 50 W       P = 100 W      P = 200 W 

ข) ท่ีความถ่ี 1800 MHz 

รูปท่ี 5.4 อิทธิพลของการแปรเปลี่ยนค่ากําลังจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าต่อรูปแบบการกระจายตัวอุณหภูมิ 
ภายในสมองชั้นต่างๆ ก) ท่ีความถ่ี 900 MHz และ ข) ท่ีความถ่ี 1800 MHz 

 

       P = 1 W        P = 50 W       P = 100 W      P = 200 W 

ก) ท่ีความถ่ี 900 MHz 

       P = 1 W        P = 50 W       P = 100 W      P = 200 W 

ข) ท่ีความถ่ี 1800 MHz 

รูปท่ี 5.3 อิทธิพลของการแปรเปลี่ยนค่ากําลังจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าต่อรูปแบบการกระจายตัวของสนามไฟฟ้า
ภายในสมองชั้นต่างๆ ก) ท่ีความถ่ี 900 MHz และ ข) ท่ีความถ่ี 1800 MHz 

x 

White matter 
Gray matter 
Bone 
Scalp 

y
r4
r3

r2
r 

r1
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รูปที่ 5.5 การกระจายตัวอุณหภูมิที่ความถี่ 900 MHz เมื่อแปรเปลี่ยนค่ากําลังจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า 
 
 

 
 
 

รูปที่ 5.6 การกระจายตัวอุณหภูมิที่ความถี่ 1800 MHz เมือ่แปรเปลี่ยนคา่กําลังจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า 
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รูปที่ 5.7 การกระจายตัวอุณหภูมิเมื่อพิจารณาให้ช้ันหนังศีรษะมีการพาความร้อนกับสิ่งแวดล้อมภายนอก 
เมื่อค่ากําลังจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า 100 W และที่ความถี ่ 

900 MHz และ1800 MHz  
 

ตารางท่ี 5.4 ค่าสนามไฟฟ้าสูงสุดและค่าอุณหภูมิสูงสุดภายในสมองท่ีค่ากําลังจากคล่ืนแม่เหล็กไฟฟ้าต่างๆ 

 

ค่ากําลังจากคล่ืนแม่เหล็กไฟฟ้า ท่ีความถ่ี 900 MHz ท่ีความถ่ี 1800 MHz 

maxE


 (V/m) maxT  (°C) maxE


 (V/m) maxT  (°C) 

P = 1 W 24.946 37.320 32.062 37.315 

P = 50 W  176.396 37.618 226.712 37.446 

P = 100 W  249.462 37.923 320.620 37.581 

P = 200 W  352.792 38.532 453.425 37.850 

 
5.6  สรุปผล 
 

ในส่วนการศึกษาน้ีจะนําเสนอการวิเคราะห์การกระจายตัวของสนามไฟฟ้าและการกระจายตัว
อุณหภูมิในแบบจําลองสมองมนุษย์ช้ันต่างๆ เมื่อได้รับอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า ผลกระทบของการ
เปลี่ยนแปลงค่ากําลังและความถ่ีจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า และผลกระทบจากสภาวะของสิ่งแวดล้อม
ภายนอกจะถูกศึกษา จากผลการศึกษาพบว่าค่ากําลังและค่าความถ่ีจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าจะแปรผันตรง
กับการกระจายตัวของสนามไฟฟ้า ส่วนค่ากําลังจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าจะแปรผันตรงกับการกระจายตัว
อุณหภูมิในขณะที่ค่าความถ่ีจะแปรผกผันกับการกระจายตัวอุณหภูมิ และพบว่าตําแหน่งที่เกิดค่า
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สนามไฟฟ้าสูงสุดและค่าอุณหภูมิสูงสุดจะไม่สอดคล้องกัน ในกรณีที่ค่าความถี่ต่างกัน สําหรับการศึกษา
อิทธิพลจากสิ่งแวดล้อมภายนอกจะพบว่าที่ค่าความถ่ีเท่ากัน ที่ h  = 4 W/m2. °C และ ambientT  = 24 °C 
จะมีค่าอุณหภูมิสูงกว่า ที่ h  = 8 W/m2. °C และ ambientT  = 25 °C โดยผลจากการจําลองเชิงตัวเลขใน
การศึกษานี้จะเป็นประโยชน์พ้ืนฐานในการแสดงให้เห็นลักษณะการถ่ายโอนความร้อนภายในสมองมนุษย์
และอวัยวะส่วนอ่ืนๆ เมื่อได้รับอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า 
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บทที่ 6 
การศึกษาในรูปแบบการวิเคราะห์เชิงทฤษฎีเพื่อศึกษาการตอบสนองทางสรีรวิทยา

ทางความร้อนของวัสดุชีวภาพตัวอย่างคือเน้ือเยื่อส่วนผิวหนังแบบหลายช้ัน 
ในรูปทรงสี่เหลี่ยม  

 
ในส่วนที่สองน้ีจะกล่าวถึงการวิเคราะห์เชิงทฤษฎีเพ่ือศึกษาการตอบสนองทางสรีรวิทยาทางความ

ร้อนของวัสดุชีวภาพตัวอย่างคือเน้ือเย่ือส่วนผิวหนังแบบหลายช้ัน ในรูปทรงสี่เหลี่ยม โดยทําการศึกษา
อิทธิพลของแบบจําลองการถ่ายเทความร้อน 4 ชนิด คือ แบบจําลองไบโอฮีท (Bioheat Model) 
แบบจําลองของ Klinger (Klinger Model) แบบจําลองวัสดุพรุนแบบสมดุลทางความร้อน (Local 
Thermal Equilibrium (LTE) Porous Media Model) และแบบจําลองวัสดุพรุนแบบไม่สมดุลทางความ
ร้อน (Local Thermal Non-Equilibrium (LTNE) Porous Media Model) 

 
6.1  Introduction 
 The skin is an organ that covering or integument the body’s surface. The skin is a 
sensitive organ and has complexity of the anatomical structure. The skin is the largest 
organ of the human body Sand, M. et al., 2009, with a total area of about 20 square feet. 
The skin helps protecting body from dirt, microbes, sensory stimuli from the external 
environment and other element. In addition, the skin helps regulate body temperature 
from temperature change such as hot and cold; and permits the sensations of touch. 
Human skin can be divided into three components, which are epidermis, dermis and 
subcutaneous tissue (Xu, F. et al., 2008 and Liu, K.C. et al., 2012 as shown in Fig. 6.1. The 
epidermis is the outermost layer of skin, provides a waterproof barrier and creates our skin 
tone, while, the dermis are found beneath the epidermis, contains tough connective 
tissue, hair follicles, and sweat glands. Further, the deeper subcutaneous tissue 
(hypodermis) is made of fat and connective tissue. 
 The temperature increases in skin maybe significantly influences the thermal 
physiologic response such as shivering, regulatory sweating and vasomotion. The severity 
of the physiological effect produced by small temperature increases can be expected to 
worsen in sensitive organs. An increase of approximately 1-5 °C in human body 
temperature can cause numerous malformations, temporary infertility in males, brain 
lesions, and blood chemistry changes (Wessapan,T. et al., 2012). However, the resulting 
thermo-physiologic response of the skin is not well understood due to the complexity of 
the problem. There have been reports on the effects of temperature increases on the 
thermo-physiologic response of the skin (Zolfaghari, A., and Maerefat, M., 2010.  In order 
to gain insight into the phenomena occurring within the skin subjected to an imposed 
external environment, detailed knowledge of the heat transfer is necessary. The 
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experimental data of heat transfer on human skin are sparse due to ethical 
consideration. Therefore, modeling of the heat transport in human skin is needed. 
Numerical analysis of temperature increases in the human skin has provided useful 
information on thermo-physiologic response for the skin under a variety of conditions. 
 The modeling of heat transport in skin was first introduced by Pennes (Pennes, H. 
H., 1948) which is normally called bioheat equation. The bioheat equation is based on 
the heat diffusion equation, is a frequency used for analysis of heat transfer in skin. Zhao, 
J.J. et al, 2005 developed a new two level finite difference scheme for the one-
dimension Pennes’s bioheat equation. Lv, Y.G., and Liu, J., 2007 investigated the dynamic 
response of cutaneous thermoreceptors (TRs) under various environmental conditions of 
human skin. The model consists of an electrical submodel and a Pennes bioheat transfer 
submodel. However, mathematic model prediction of skin based on bioheat equation is 
quite good for micro vessels, in the presences of large vessels, more complicated models 
are suggested. Therefore, due to simplifications and shortcomings of bioheat model, 
other workers have established mathematical bioheat models by extending or modifying 
bioheat model. For example, Klinger (Klinger, H.G., 1974 developed a mathematical 
procedure using green's function to gain an exact analytical solution of the bioheat 
equation with convection terms.  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
Fig. 6.1 The structure of human skin 

 
 Furthermore, in realistic, the biological tissues such as skin are complex 
structures consisting of cells of different sizes and microvascular bed with the blood flow 
direction contains many vessels and can be regarded more accurately via porous media 
theory. Utilizing porous media theory in modeling heat transfer in human tissues results 
in fewer assumptions as compared to different established bioheat transfer models 
(Khaled, A.-R.A. and Vafai, K., 2003 and  Mahjoob, S., and Vafai, K., 2009),. Depictions of heat 

Human Skin  

Epidermis      Dermis    Subcutaneous fat  
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transport in porous tissues have been a topic of interest for many decades. Two different 
models are used for analyzing heat transfer in a porous medium; local thermal 
equilibrium (LTE) and local thermal non-equilibrium (LTNE). The LTE model is based on 
the assumption that the tissue phase temperature is equal to blood phase temperature 
everywhere in the porous medium and referred to as the one equation model 
(Rattanadecho, P. and Keangin, P., 2013. In recent years, the LTNE model has received more 
attention to demonstrate the heat transport in biological media. Utilizing the porous 
media theory, LTNE between the tissue and the blood phase is addressed and the tissue-
blood convective heat exchange is taken into account. Volume averaging over each of 
the tissue and blood phases result in energy equations for each individual phase. 
Therefore, the theory of LTNE model for heat transfer in biological tissues is found to be 
most appropriate as compared to LTE model.  
 Most previous studies heat transport phenomena in skin was used bioheat 
equation, very few works have studied heat transfer based on porous media approach. 
Furthermore, they have been a few works to investigate the systematic studies on the 
influences of the blood perfusion rate, blood velocity, and external 
environment, especially effects of heat transfer model. Therefore in order to provide 
adequate information on the appropriate level of thermal physiologic response due to 
temperature increase in skin, it is essential to consider all of heat transfer models in 
analysis transport phenomena in human skin. 
 The aim of this research is to analyze and learn more about temperature 
increases on the human skin. Comparisons of temperature distributions in the multi-layer 
skin by using the multi-heat transfer models are presented. The heat transfer model in 
this study includes bioheat model, Klinger model, LTE porous media model and LTNE 
porous media model. The skin model is consisted of three-layer components, which are 
epidermis, dermis and subcutaneous fat. The effects of blood perfusion rate, blood 
velocity, and external environment on the temperature distributions in the skin are 
systematically investigated. The heat transfer equations in multi-heat transfer models are 
solved using the finite element method (FEM).   
 
6.2  Skin Model 
 
 In this study, an analysis of heat transfer within the skin is considered. It is assumed 
that the skin has three-layer components namely, epidermis, dermis and subcutaneous fat 
and consider a two-dimensional model, as shown in Fig. 6.2. The porous skin model as 
illustrated in Fig. 6.3. The porous skin have been categorized into two distinct regions, i.e., the 
vascular region (blood vessels) and the extra-vascular region (cells and the interstitial space) 
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and treat the whole anatomical structure as a fluid-saturated porous medium, through which 
the blood infiltrates. The vascular region is regarded as a blood phase and the extra-vascular 
region is regarded as a tissue phase, as explained in Fig. 6.3. The porous skin is assumed to 
be a homogeneous and thermally isotropic as well as saturated porous medium. The skin 
total thickness is 0.006 m. The thickness and thermal properties of the individual skin layers 
are shown in Table 6.1. The effects of external environment i.e. effective heat transfer 
coefficient ( h ) and external environment temperature ( T ) on the temperature distributions 
in the skin are studied. The parameters of external environment for analysis are h  = 7 W/ 
m2

C  and T = 25 C  and h  = 10 W/ m2
C  and T = 20 C . The effects of external 

environment are applied at time period 0 to 15 s to correspond the conditions of literatures. 
However, the thermoregulation mechanisms such as shivering, regulatory sweating and 
vasomotion are not taken into account in this study. Because of these thermoregulation 
mechanisms are activated while the human body is in a state of discomfort which this work 
aimed at enhancing the human thermal comfort.  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
 
 
 

Fig. 6.2 The skin model of the problem 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

T

h

q

 

0  x   

Epidermis           Dermis    Subcutaneous fat  
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Fig. 6.3 The porous skin model in this study 
 
6.3  Governing equations 
 In this research, the comparisons of temperature distributions in the multi-layer skin 
by using the multi-heat transfer models are presented. The heat transfer model in this study 
includes bioheat model, Klinger model, LTE porous media model and LTNE porous media 
model. To simplify the problem, this research is carried on the following assumptions: 
1. The skin model is assumed in two-dimensional coordinates (x-y axis). 
2. The skin model is considered homogenous, thermally isotropic and is saturated with a 
fluid (blood) which the blood velocity is assumed to be constant. 
3. There is no phase change occurs in the skin, no energy exchange through the outer 
surface of the skin, and no chemical reactions occur in the skin. 
4. Neglect the effect of shrinkage of skin. 
5. The porosities and thermal properties of the skin are assumed to be constant. 
 The system of governing equations as well as initial and boundary conditions are solved 
numerically using the FEM. The concept idea for formulating control equation in this research 
is shortly illustrated below: 
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1. The Bioheat Model: The bioheat model developed by Pennes is one of the earliest 
models for heat transport in biological tissue. The transient bioheat equation which the 
metabolic heat source are applied to the skin can be written as: 
 
        mettbbbptt

t
tp QTTCTk

t

T
C 


        (6.1) 

 
where subscripts t  and b  represent the tissue and blood phase, respectively, T  is the 
temperature averaged (°C),   is the density (kg/m3), pC  is the specific heat capacity 
( J/kg .°C), k  is the thermal conductivity (W/m·°C),   is the blood perfusion rate (1/s) and 

metQ  is the metabolic heat source (W/m3), respectively. However, thermal model 
prediction of biological tissue based on bioheat equation is quite good for micro vessels; 
however, in the presences of large vessels, more complicated models are recommended. 
 
2. The Klinger Model: The Klinger equation which is derived from Klinger model with the 
assumption of quasi-steady state as the following equation: 
 
        metttbp

t
tp QTkTC

t

T
C 




.u                          (6.2) 

 
where   is the porosity which is the ratio of the blood volume to the total volume (-), u  
is the blood phase average velocity (cm/s) which is assumed to be constant. 
 
 The main difference between Eq. (1) and Eq. (2) is found in their convection term 
due to blood flow, this term in Eq. (2) accounts for the directional effect of blood flow 
on the tissue temperature distribution, whilst, that of Eq. (1) acts as a blood perfusion 
term     tbbbp TTC  . 
 
3. The Local thermal non-equilibrium (LTNE) porous media model: The porous media 
model for heat transport in biological tissues is found to be most suitable since it has 
fewer assumptions than the bioheat model. The transient temperature distribution within 
the porous skin is obtained by solving the energy equation of tissue and blood phases 
where the metabolic heat source is included. The governing equations in a saturated 
porous medium for tissue and blood phases incorporating with LTNE conditions can be 
represented as: 
Tissue phase: 
 



-80- 
 

           tmetbtbbbttbtbtefft
t

t QTTCTTahTk
t

T
C ,, 11  




      (6.3) 

 
Blood phase: 
 

        bmetbtbbbttbtbbeffbb
b

b QTTCTTahTkT
t

T
C ,,u  






 

    (6.4) 

 
where  

  tefft kk  1,                     (6.5) 

beffb kk ,                      (6.6) 
 
are the overall heat capacity per unit volume and overall thermal conductivity, subscripts 
eff , t  and b  represent the effective value, tissue and blood phase, respectively, tbh  is 
the blood to tissue interfacial heat transfer coefficient (W/m2°C) and tba  is the volumetric 
transfer area between the blood and the tissue (m2/ m3). The tbh  depends on the nature 
of the porous matrix and the saturating fluid and the value of this coefficient has been 
the subject of intense experimental interest. In this study, the blood to tissue interfacial 
heat transfer coefficient is selected to be 170 W/ m2.°C for all cases.  
 From the Eq. (6.3) and (6.4), the first, second, third and fourth terms on the right-
hand side of equation denote heat conduction term, interstitial convection heat transfer 
term, blood perfusion term and metabolic heat source, respectively. On the other hand, 
the first and second terms on the left-hand side of Eq. (6.4) denotes the transient term 
and convection term due to blood flow, respectively.  
 
4. The local thermal equilibrium (LTE) porous media model: When LTE assumption is 
maintained, the temperature of the tissue is equal to that of the blood temperature 
( TTT bt  ). Therefore, the above Eqs. (6.3) and (6.4) can be combined into a one 
equation as follows: 
 
             metbtbpbptp QTkkTC

t

T
CC 




  1 u1    (6.7) 

 

5. Boundary Condition for Heat Transfer Analysis:  The time variation of the 
temperature distributions is promoted by the influence of the external environment. As 
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shown in Figs. 6.2 and 6.3, the boundaries of skin correspond to the assumption are 
considered as follows:  
The left-hand side of the skin surface, the applied heat flux and eventually also of the 
conventional heat transfer at the external skin surface at x = 0 for the heat transfer 
analysis: 
 

  0, 0
0





 


tTThq
x

T
k

x

                              (6.8) 

 
The exposition of the external skin surface is desirable in applications such as in infrared 
thermotherapy. 
At the outer surface of skin is considered as adiabatic boundary condition.  
 

0, 0 





t
x

T

Lx

                                                         (6.9) 

 
In addition, the internal boundary along the interfaces between variable layers of skin is 
considered as continuity boundary conditions (no contact resistant occurs). 
The initial temperature is assumed to be uniform throughout the skin: 
 
 0tT  = 37 °C                      (6.10) 

 
 

6.4 Calculation Procedure 
 The mathematical model has been formulated to predict the temperature 
distribution in the skin. The effects of external environments are systematically 
investigated. The system of governing equations as well as initial and boundary conditions 
are solved numerically using the FEM via COMSOLTM Multiphysics to analyze the transient 
problems. The skin FEM model is discretized using triangular elements with the Lagrange 
quadratic shape functions. In order to obtain a good approximation, a fine mesh is 
specified in the sensitive areas. The system of governing equations as well as initial and 
boundary conditions are solved with the Unsymmetric Multifrontal Method (UMFPACK) 
solver to approximate temperature distribution across each element. The convergence 
test is carried out to identify the suitable numbers of element required and to assure that 
the transient solution is accurate. The number of elements where solution is 
independent of mesh density is found to be around 58,956 elements. It is reasonable to 
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confirm that, at this number of element, the accuracy of the simulation results is 
independent from the number of elements through the calculation process. 
 The relationship between blood velocity, porosity and volumetric transfer area 
between the blood and the tissue are given in Table 6.2. The blood velocity and 
volumetric transfer area are constant and are relevant to the different generations of the 
vasculature which taken from the literature. However, the porosity of 0.025 is selected for 
investigating the tissue and blood temperature distributions within porous skin in this 
study. 

 
 

Table 6.1 : The thickness and thermal properties of the individual skin layers. 
 

Parameters Layers Value 
Density (kg/m3)  Epidermis 

Dermis 
Subcutaneous fat 
Blood 

1190.0   
1116.0   
971.0     
1060.0   

Thermal conductivity (W/mC) Epidermis 
Dermis 
Subcutaneous fat 
Blood 

0.235   
0.445   
0.185   
0.5 

Specific heat (J/kgC) Epidermis 
Dermis 
Subcutaneous fat 
Blood 

3600.0   
3300.0   
2700.0   
3770.0   

Metabolic heat generation (W/m3) Epidermis 
Dermis 
Subcutaneous fat 
Blood 

368.1   
368.1   
368.3   
N/A 

Thickness (m) Epidermis 
Dermis 
Subcutaneous fat 
Blood 

0.0001     
0.0015     
0.0044     
N/A 

 

N/A -Non-applicable 
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Table 6.2 : The volumetric transfer area between the tissue and the blood 
 

Porosity 
 (-) 

Volumetric transfer area between the tissue and the blood 
(m2/m3) 

u = 0.4 cm/s u = 2 cm/s u = 3 cm/s u = 3.4 cm/s 
 = 0.025 667 400 200 143 

 = 0.05 1333 800 400 286 

 = 0.1 6667 4000 2000 1429 
 

6.5 Results and Discussion 
 
Validation of the Model 
 In order to perform verification of the models presented here, the simulated 
results is validated against the numerical results obtained with the same geometric model 
and same conditions obtained by Xu et al., 2008. In the validation case the effects of 
blood perfusion rate at 0 ml/ml/s, 0.025 ml/ml/s, 0.050 ml/ml/s and 0.100 ml/ml/s on 
the temperature distribution are systematically investigated. The boundary condition 
surface at the left hand side of skin is considered as fixed temperature at 90 °C. The 
result of the validation test case is illustrated in Fig. 6.4 and clearly shows good 
agreement of the temperature distributions of skin between the present study and that of 
Xu et al., 2008. This favorable comparison lends confidence in the accuracy of the 
present numerical model and ensures that the numerical model can accurately represent 
the phenomena occurring in skin. Furthermore, it is found that the temperature value 
decreases exponentially in the deeper layers of the skin. The obtained results also 
showed that the highest blood perfusion rate has lower temperature value than lower 
blood perfusion rate. This is due to the highest blood perfusion rate cause highest 
convection term due to blood flow lead to lower temperature value. 
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Fig. 6.4 Comparison of the calculated temperature distribution to the temperature 
distribution obtained by Xu et al., 2008 

 
Effects of Blood Perfusion Rate and Heat flux 
 The simulation results of temperature distribution of skin with bioheat model at 
the x = 0 m and at time of 15 s are shown in Fig. 6.5. Fig. 6.5(a) illustrates the effects of 
blood perfusion rate on the temperature distribution in skin which the heat fluxes of 1000 
W/m2. It found that the temperature distributions results correspond to the temperature 
distributions in the skin with previous Figure. The highest blood perfusion rate has lower 
temperature value than lower blood perfusion rate. The effects of heat flux on the 
temperature distribution in skin which the blood perfusion rate to be constant of 0.100 
ml/ml/s are demonstrates in Fig. 6.5(b). It is observed that the distributions of skin 
temperatures are increases with increases in heat flux. This is because an increase in the 
heat flux results in a higher heat generation rate in a skin, which causes its temperature to 
rise. 
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Fig. 6.5 The simulation results of temperature distribution of skin with bioheat model at the x 

= 0 m and at time of 15 s; (a) The effects of blood perfusion rate on the temperature 
distribution in skin which the heat flux of 1000 W/m2 and (b) The effects of heat flux on the 

temperature distribution in skin which the blood perfusion rate to be constant of 0.100 
ml/ml/s. 

 
 
 



-86- 
 

Effects of Thermal Models 
 Fig. 6.6 depicts the temperature distribution in skin for four different blood 
velocities (u) at the x = 0 m versus thermal models based on porosity ( ) of 0.025 and 
time of 15 s. The blood velocities (u) of 0.4 cm/s, 2 cm/s, 3 cm/s and 3.4 cm/s are 
selected for study and demonstration. Figs. 6.6(a) and 6.6(b) show the tissue temperature 
distribution of the Klinger model and LTE model, respectively. While, Figs. 9(c) and 9(d) 
show the tissue and blood temperature distributions of the LTNE model, respectively. It is 
found that the tissue temperature distributions of the Klinger model and the tissue 
temperature distribution of the LTE model have similar trends with a slight difference in 
magnitude. The distributions of temperatures are decreases with increases in blood 
velocities. This is due to the two models have magnitude of convection term are slight 
difference as shown in Eq. (6.2) and Eq. (6.7). Consider the different of tissue and blood 
temperature distributions from LTNE model in Fig. 6.6(c) and Fig. 6.6(b), it is found that 
the distributions of tissue and blood temperatures are decreases with increases in blood 
velocities. From Fig. 6.9(c), it is observed that the tissue temperature distribution of the 
LTNE model have similar trends with a slight difference in magnitude, whilst, the 
simulated blood temperature distribution pattern of the LTNE model (Fig. 6.6(d)) is in 
contrast. It can be clearly seen that the blood temperatures are decreases with increases 
in blood velocities. In addition, it is shown that the tissue temperature and blood 
temperature are very similar trends at blood velocity to be 0.4 cm/s and 2 cm/s. It can 
be concluded that the LTE model is suitable for a predicted the distribution of 
temperature when the blood velocity to be 0.4 cm/s and 2 cm/s for this condition. While, 
the difference between the temperatures of two phases can see clearly in case blood 
velocity to be 3 cm/s and 3.4 cm/s. This shows that the LTE assumption is not valid for 
higher blood velocity. On the other hand, when blood velocity to be 3 cm/s and 3.4 
cm/s the LTNE assumption for heat transfer analysis needs to be utilized because of the 
difference of temperature in two phases varies significantly. This is because the effects of 
volumetric transfer area between the tissue and the blood. 
 
Effects of External Environment 
 External environmental conditions of the skin surface will be effect on the 
temperature increase within the skin. In this section, discusses the effect of external 
environment temperature ( T ) and effective heat transfer coefficient ( h ) on tissue and 
blood temperatures of LTNE model. The simulation results of temperature distribution 
with LTNE model at the x = 0 m and at time of 15 s at various T and h  with different 
blood velocities (u) are shown in Fig. 6.7. Fig. 6.7(a) shows the tissue and blood 
temperature distributions in skin at various T and h  based on heat fluxes of 1000 W/m2, 
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blood perfusion rate of 0.025 ml/ml/s, blood velocity of 0.4 cm/s and time of 15 s. While, 
Fig. 6.7(b) displays the tissue and blood temperature distributions in skin at various T and 
h  based on heat fluxes of 1000 W/m2, blood perfusion rate of 0.025 ml/ml/s, blood 
velocity of 3.4 cm/s and time of 15 s. It is found that the tissue and blood temperature 
distributions with h  of 7 W/m2°C and T  of 25 °C higher than tissue and blood 
temperature distributions with h  of 10 W/m2°C and T  of 20 °C. In addition, the results 
also supported the past results that the LTE model is suitable for lower blood velocity, 
while the LTE model is appropriate for higher blood velocity. 
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(a) Klinger model 
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(c) LTNE model (tissue temperature) 
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(d) LTNE model (blood temperature) 

 

Fig. 6.6 The simulation results of temperature distribution in skin for four different blood 
velocities (u) at the x = 0 m versus thermal models based on porosity of 0.025 and time of 

15 s using  (a) Klinger model (b) LTE model (c) LTNE model (tissue temperature) and (d) LTNE 
model (blood temperature) 
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 (b) 
 
Fig. 6.7 The simulation results of temperature distribution in skin with LTNE model at the x = 

0 m and at time of 15 s at various T and h  with different blood velocities (u);  (a) blood 
velocity of 0.4 cm/s and (b) blood velocity of 3.4 cm/s 

 
It is found that the distributions of temperatures are decreases with increases in 

blood velocities. The obtained results found that the predicted temperature distribution with 
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the Klinger model is the same as the pattern of the temperature distribution with the LTE 
model. Moreover, the results show that the LTE model is suitable for predicting the 
temperature distribution when the blood velocities to be 0.4 cm/s and 2 cm/s, whilst, in 
case of blood velocities to be 3 cm/s and 3.4 cm/s the LTNE assumption for heat transfer 
analysis needs to be utilized. It is shown that the theory of porous media for heat transfer in 
biological tissues to be most appropriate since it contains fewer assumptions as compared to 
different bioheat models.  
 
6.6 Conclusions 
 In this study, investigates the temperature distribution within the skin during 
influenced by the external environment. The effects of blood perfusion rate, blood velocity, 
effective heat transfer coefficient, external environment temperature and heat transfer 
model on the temperature distributions in the skin are systematically investigated. 
Comparisons of temperature distributions in the three-layer skin by using the multi-heat 
transfer models are presented. The heat transfer models includes bioheat model, Klinger 
model, LTE porous media model and LTNE porous media model to find a model that is 
most suitable. FEM is applied for modeling of numerical simulations to analyze the 
temperature changes in layers of skin. It is found that the distributions of temperatures are 
decreases with increases in blood velocities. The obtained results found that the predicted 
temperature distribution with the Klinger model is the same as the pattern of the 
temperature distribution with the LTE model. Moreover, the results show that the LTE model 
is suitable for predicting the temperature distribution when the blood velocities to be 0.4 
cm/s and 2 cm/s, whilst, in case of blood velocities to be 3 cm/s and 3.4 cm/s the LTNE 
assumption for heat transfer analysis needs to be utilized. It is shown that the theory of 
porous media for heat transfer in biological tissues to be most appropriate since it contains 
fewer assumptions as compared to different bioheat models.  
 The values obtained provide an indication to the understanding of the realistic 
situation of human skin during influenced by the external environment. In the future works, 
three-dimensional skin model for simulations will also be developed for approaching realistic 
skin model. 
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บทที่ 7 
การศึกษาอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในการประยุกต์ใช้รังสีคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า
ในการรักษาโรคมะเร็งด้วยพลังงานคลื่นไมโครเวฟโดยใช้แบบจําลองของวัสดุพรุน 
 

ในส่วนที่สองน้ีจะกล่าวถึงการศึกษาอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในการประยุกต์ใช้รังสีคลื่น
แม่เหล็กไฟฟ้าในการรักษาโรคมะเร็งด้วยพลังงานคลื่นไมโครเวฟโดยใช้แบบจําลองของวัสดุพรุน โดย
ทําการศึกษาอิทธิพลของขนาดของเนื้องอกภายใน ค่าความพรุน และค่ากําลังไมโครเวฟที่ป้อน 

 
7.1  Introduction 
 

A new advancing technique for cancer treatment is microwave (MW) ablation. This 
is a method that transmission of heat from microwave energy via the MW antenna to kill 
cancer cells while doing little or no damage to surrounding healthy tissues. MW ablation 
is a slightly invasive local treatment of tumors, especially where the tumor infiltrates 
deeply into the tissue, can also reduce the impact on patients due to the use of anti-
cancer drugs. One of its benefits is it produces a larger active heating region on the tissue, 
leading to considerably more effective treatment. Therefore, the topic of heat transfer in 
human tissue during MW ablation has been of interest for several years, especially liver 
cancer MW ablation. However, experimental MW ablation therapy cannot be applied on 
live human beings due to ethical considerations. Experimental studies in animals are 
another choice for researchers. However, some of the properties of animals may not be 
applicable in a wide range of realistic situations of cancer treatment. It is a more 
completely relevant process of MW ablation to improve a realistic biological tissue model 
via numerical simulation. Numerical analysis of tissue MW thermotherapy can provide 
useful information on the studied cancer treatment under a variety conditions as it is a 
rapid and inexpensive way to test innovative medical equipment design. 

In the past, the studies of MW ablation dealt with homogeneous material and 
focused on heat conduction using Pennes’s bioheat equation (Pennes, H. H., 1948). 
Pennes bioheat model is widely used for modeling the heat transport of biological tissue 
during thermal therapy (Wu, X., 2016). Also, due to the simplifications and limitations of 
this model, Pennes’s bioheat equation is based on the assumption of all heat 
exchange between the tissue and vascular occurs in the capillaries and assumes that the 
temperature of the vascular within the capillaries is equivalent to the core 
temperature of the human body. Therefore, other researchers have developed bioheat 
modeling by extending, modifying or coupling this model with other models. 
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In reality, biological tissues, there are complex structures consisting of cells of 
different sizes and a microvascular bed in which the blood flow direction contains various 
vessels as we referred to as porous structure. Investigation of heat transfer using the 
anatomical structure of biological tissues can be represented more accurately via porous 
media theory. With only a few assumptions, porous media models have been applied to 
analyze the heat transfer in biological tissues in recent years. Most of previous works on 
the modeling of heat transport focused on single-layer porous media biomaterials. Some 
studies on the modeling of the heat transport of layered materials. Although porous 
media models have been used for heat transfer studies in some multilayer biomaterials 
in previous investigations, they did not utilize porous media modeling in representing the 
thermal transport of various effects, such as tumor diameter, tumor porosity and input 
microwave power. In practical treatment, these effects can enhance the heat transfer 
process of absorption within the target tissue. Therefore, in order to provide adequate 
information on MW ablation, it is essential to consider complete modeling based on 
porous media theory in multilayer porous liver tissue and consider all of the previously 
mentioned parameters in the analysis so as to represent the actual process of MW 
ablation. 

This study investigated the influences of tumor diameter, tumor porosity and 
input microwave power. A mathematical model of the process through MW ablation is 
expressed completely by the transient momentum equations and the transient energy 
equation coupled with the electromagnetic wave propagation (EWP) equation to 
investigate of the characteristics of specific absorption rate (SAR) profile, temperature 
profile and blood velocity profile in two-layer porous liver with embedded tumor during 
MW ablation. Governing equations in the study are analyzed by the axisymmetric finite 
element method (FEM). The values obtained provide an indication toward understanding 
the realistic situation of MW ablation and serve as a first step for the development of 
medically safe MW ablation treatment. 

 
 

7.2 Models 
For MW ablation, an MW antenna is inserted into a tumor to release microwave 

energy (insertion depth of 70.5 mm). The goal of MW ablation is to raise the temperature 
of the unwanted tissue (tumor) to 50 °C or above, at which cancer cells are destroyed. In 
this research, a single-slot MW antenna is situated into the porous liver tissue to deliver 
input microwave power in order to destroy the tumor. The single-slot MW antenna with 
a diameter of 1.79 mm is applied because this thin antenna is need in interstitial MW 
therapy to affect the tissues of the body minimally. The dimension of the ring-shaped 
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slot is 1 mm wide and is cut off from the outer conductor 5.5 mm in length from the 
short circuited tip to effectively treat deep-seated tumors. The effective heating is formed 
at locations around the antenna tip and is very significant for effective interstitial 
hyperthermia. The single-slot MW antenna has three components: inner conductor, 
dielectric and outer conductor. For hygienic and guidance purposes, the antenna is 
enclosed in a catheter which made of polytetrafluorethylene (PTFE). Figure 7.1 displays 
the geometry of a single-slot MW antenna. The working frequency of the antenna is 2.45 
GHz, a widely used frequency in MW ablation. The dimensions of the single-slot MW 
antenna are shown in Table 7.1, while its dielectric properties are listed in Table 7.2.  

Figure 7.2 depicts the computational domain of the problem.  The porous liver 
tissue comprises of two parts, i.e., the tumor and normal tissue. A cylindrical geometry of 
porous liver tissue with a radius of 30 mm and a height of 80 mm is considered. The 
anatomical structure of the porous liver tissue is assumed to have spaces between cells 
which are filled with blood (blood-saturated porous media). Within a cylindrical geometry 
of porous liver tissue, we consider a tumor in spherical shape with different diameters. 
The approach based on assuming a spherical and cylindrical geometry for the tumor and 
normal tissue, respectively, has been used in several works. 

In an anatomical structure, the biological tissues comprise of three components 
which are blood vessels, cells and interstitial space. However, most previous studied have 
been categorized into two distinct regions, i.e., the vascular region (blood vessels) and the 
extra-vascular region (cells and the interstitial space) and the whole anatomical structure 
can be treated as a blood saturated tissue represented by a porous matrix in which 
the blood infiltrates through. The vascular region refers to as a blood phase and a solid 
matrix phase is regarded as an extra-vascular region, as explained in Figure 7.2.  
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                                              (a)                                               (b) 

Fig. 7.1 Model geometry of a single-slot MW antenna 
(a) axial schematic of a single-slot MW antenna and (b) cross section of a single-slot MW 

 antenna. 
 

 
 

Fig. 7.2 Physical model; (a) 3D porous media model and (b) 2D axisymmetric model 
geometry. 
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7.3 Problem Formulation 
EWP Analysis. The EWP model is calculated using Maxwell’s equations. The general form 
of Maxwell’s equations based on the harmonic propagation assumption is simplified to 
demonstrate the SAR profile. This research is carried out with the following assumptions:  
1. The EWP is rendered in 2D axially symmetrical cylindrical coordinates (r-z). 
2. An electromagnetic wave propagates along the single-slot MW antenna, is characterized 
by transverse electromagnetic fields (TEM). 
3. A transverse magnetic fields (TM) is used to characterize an electromagnetic wave in 
the porous liver tissue. 
4. The wall of the single-slot MW antenna is assumed to be a perfect electric conductor 
(PEC). 
5. The outer surface of the porous liver tissue is shortened by a scattering boundary 
condition (the electromagnetic wave can pass through the boundary without reflection) 
and the electromagnetic wave is confined to the porous liver tissue. 

In this work, the adapted axisymetric finite element (FE) model is utilized. The 
electric and magnetic fields associated with the time-varying TEM wave is analyzed in 2D 
axially symmetrical cylindrical coordinates: 
 

Electric field ( E


)                             kztj
r e

r

C
eE  

      (7.1) 

Magnetic field ( H
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)                         kztje
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C
eH  



      (7.2) 

 

where  innerouter rr

ZP
C

/ln.
 , Z  is the wave impedance ( ), P  is the input microwave 

power (W), while innerr  and outerr  are the dielectric’s  inner and outer radius (m), 
respectively. Further, f 2  denotes the angular frequency (rad/s) where f  is the 

frequency (Hz). The propagation constant (m-1), 
2k and   is the wave length (m). 

 
In the porous liver tissue, the electric field has a finite axial component, whereas 

the magnetic field is purely in the azimuth direction. The electric field is in the radial 
direction only inside the coaxial cable and in both radial and the axial direction inside the 
tissue. This assumption encourages the single-slot MW antenna to be modeled using an 
axisymmetric TM wave formulation and based on harmonic propagation. The wave 
equation is simplified for H


 as below: 
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where 0  is the permittivity of vacuum/free space and is equal to 12108542.8   F/m, r  
is the relative permittivity,   is the electric conductivity (S/m), r  is the relative 
permeability and 0  is the free space wave number (m-1). 
 
Boundary Condition for EWP Analysis. The single-slot MW antenna is connected to the 
microwave generator and is placed into the porous liver tissue. Microwave energy which is 
generated by microwave generator propagates in single-slot MW antenna into the porous 
liver tissue from the slot to destroy cancerous tissue. Thus, the boundary condition for 
determining EWP is considered as follows: 
At the inlet of the single-slot MW antenna, TM wave propagation with various input 
microwave powers is assigned. At r = 0, an axial symmetry boundary is used: 
 

0rE


           (7.4) 

0



r

Ez



         (7.5) 

 
The scattering boundary conditions (waves can be pass through boundary without 
reflection) for H


 are used along the outer sides of the porous liver tissue boundaries: 

 
02ˆ  HμHμ-Eε  n


       (7.6) 

 
where ZrCH /0 


 is the excitation magnetic field.  

 
The inner and outer conductors of the single-slot MW antenna are modeled as the PEC 
boundary conditions: 
 

0ˆ En


      (7.7)  
 
The continuity boundary condition is applied for electromagnetic field at the boundary 
between normal tissue and tumor: 
 

0)(ˆ  tn EEn


     (7.8)  
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Blood Flow and Heat Transfer Analysis. Solving the governing equations for the blood 
velocity and temperature profiles in the porous liver tissue have been evaluated by the 
transient momentum equations via Brinkman extended Darcy model and transient energy 
equation, respectively. This research is carried out on the blood flow and the heat 
transfer examination which is based upon the following assumptions: 
1. Corresponding to the EWP analysis, the blood flow and heat transfer analysis in the 
porous liver tissue is modeled to be in 2D axially symmetrical cylindrical coordinates (r-z). 
2. The porous liver tissue is homogeneous, thermally isotropic and blood-saturated 
material. 
3. The incompressible Navier–Stokes model is used to simulate the laminar flow 
conditions in the blood vessel. 
4. The local thermal equilibrium (LTE) heat transfer between solid and blood phases are 
considered. 
5. The energy exchange across the outer surface of the porous liver tissue is negligible, 
and nor phase change and nor chemical reactions occur in the porous liver tissue. 
6. The effects of buoyancy due to the temperature gradient are modeled using the 
Boussinesq approximation. 
 
3.3.1. Momentum Equations. In the present numerical work, the Brinkman extended 
Darcy flow model is used for studying the blood flow within the porous liver tissue, which 
was first described by Brinkman. The governing equations explaining the blood flow within 
porous liver tissue as follows: 
 
Continuity equation: 
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 From Equation (7.10), the first term on the right is the pressure gradient term, the 
second viscous term on the right is the Darcy term while the third term on the right is 
analogous to the momentum diffusion term in the Navier–Stokes equation to simulate 
the laminar flow conditions in a blood vessel. Where u and w are the blood velocity 
component (m/s) )),(u( wu ,   is the porosity which is the ratio of the vascular space 
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volume to the tissue volume, p  is the pressure (Pa),  = 3.78x10-7 m2/s is the kinematics 
viscosity,  = 110-4 1/K is the coefficient of the thermal expansion and   is the 
permeability (m2). 

However, in this work, the blood velocity and temperature varies little, and 
therefore the density varies little, yet the buoyancy drives the motion. Thus, the variation 
in density is neglected everywhere except in the buoyancy term. The viscous boundary 
layer in the porous medium is essential for heat transfer calculations, even though it is 
very thin. Furthermore, the inertial result is also neglected since the flow is very little. 

 
Energy Equation. The energy equation with assumes that the temperature of solid and 
blood phases are identical (LTE model) where the MW energy is included as given by :  
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      

bpspeffp ccc   1    and    bseff KKK   1     (7.12) 

 
Two parameters in Equation (7.12) are the overall heat capacity per unit volume and 
overall thermal conductivity, respectively. Subscripts eff , s  and b  represent the 
effective value, solid and blood phases, respectively. T ,  , pc  and K  denote the 
average temperature (°C), density (kg/m3), specific heat capacity (J/kg.°C) and thermal 
conductivity (W/m·°C), respectively. 
 

The metabolic heat generation ( metQ ) of 33,800 W/m3 is determined and is 
considered due to the circulation of blood. While, the resistive heat generated by electric 
field is denoted by external heat source ( extQ ) as follows: 
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      (7.13) 

 
The electromagnetic fields strongly affect the temperature increase. The SAR 

parameter represents the energy rate per unit mass of tissue (W/kg) which is absorbed by 
the biological tissues when exposed to electromagnetic fields can be expressed as: 
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Boundary Condition for Blood Flow and Heat Transfer Analysis. The blood flow and heat 
transfer problem is analyzed only in the porous liver tissue except the single-slot MW 
antenna. The boundaries of porous liver tissue correspond to the hypothesis are 
determined as below: 

An axial symmetry boundary is applied at r = 0 for the blood flow and heat 
transfer analysis: 
 

0u.ˆ n         (7.15) 
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The surroundings of the porous liver tissue are keeping at body temperature 
(37 °C) and the boundaries for blood flow analysis are considered an open boundary 
condition:  

 
      nFpIn T ˆ.u.u./1.ˆ 0     (7.18) 

 
where   is the dynamic viscosity (Pa.s) and 0F  is the normal stress (N/m2) 
 

The outer surface between the single-slot MW antenna and the porous liver tissue 
is considered as adiabatic boundary condition: 

 
  0.ˆ TKn eff        (7.19) 

 
The interaction surface between single-slot MW antenna and porous liver tissue is 

assumed to be rigid body motion as well as no-slip boundary conditions:  
 

0u          (7.20) 
 

The internal boundary along the interfaces between normal tissue and the tumor 
is identified as continuity boundary conditions (no contact resistant occurs): 
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     0uu.ˆ  nbpnefftbpteff TCTKTCTKn
       (7.22) 

 
 

The initial temperature within the porous liver tissue is considered as a constant 
core body temperature at 37 °C.  
 
 

Numerical modeling is utilized to perform the FEM via COMSOLTM Multiphysics to 
analyze the problems. The axisymmetric FEM model is performed. The number of 
elements that the solution to the numerical model is independent of the mesh density is 
approximately 20,471 elements. We assume that the dielectric and thermal properties 
and porosities of porous medium are constant. Table 7.3 tabulates the dielectric and 
thermal properties of porous medium used in the computations. 

 
 

Table 7.1 Dimensions of a single-slot MW antenna. 
 

Materials Dimensions  (mm) 
Inner conductor 0.135 (radial) 
Dielectric 0.335 (radial) 
Outer conductor 0.460 (radial) 
Catheter 0.895 (radial) 
Slot 1.000 (wide) 

 
 

Table 7.2 The dielectric properties of a single-slot MW antenna. 
 

Properties Value 
Dielectric Catheter Slot 

Relative permittivity ; r  (-) 2.03 2.1 1 
Electric conductivity ;  (S/m) 0 0 0 
Relative permeability ; r  (-) 1 1 1 
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Table 7.3 The thermal properties and dielectric properties of normal tissue, blood and 
tumor  

 
Properties Value 

Normal tissue 
( n ) 

Blood (b ) Tumor ( t ) 

Thermal conductivity ; k  (W/m C ) 0.497 0.45 0.57 
Density ;   (kg/m3) 1,030 1,058 1,040 
Specific heat capacity ; pc (J/ kg. C ) 3,600 3,960 3,960 
Relative permittivity ; r  (-) 43 58.3 48.16 
Electric conductivity ;  (S/m) 1.69 2.54 2.096 

 
 

7.4 Results and Discussion 
Verification of the Model. The accuracy of this work is verified by the validation against 
the results offered by Yang et al., 2007 by selection of an input microwave power of 75 W 
with a frequency of 2.45 GHz and the initial liver tissue temperature of 8°C. The axially 
symmetrical model is considered to analyze the MW ablation system. The validation 
results are illustrated in Figure 3 for the distribution of temperature in the liver tissue for 
50 s, which it is considered at positions of 4.5 mm and 9.5 mm away from the single-slot 
MW antenna. Figure 7.3(a) depicts the validation results of the liver tissue temperature of 
the presented bioheat model compared with the liver tissue temperature of the bioheat 
model obtained by Yang et al., 2007. It produces similar results with Yang et al., 2007. In 
addition, to verify the accuracy of the presented model of MW ablation, the resulting 
data of the bioheat and porous media models are verified with the experimental data 
presented by Yang et al., 2007 under the same geometric model and same conditions. 
The comparison of results is depicted in Figure 3(b); it is seen that the simulation results 
obtained from porous media model follow closer to the experimental results than the 
one from bioheat model. At the same range of time of both positions, their temperature 
distributions provide similar results.  

This is because the heat transfer characteristics in the porous media model are 
both conduction and convection modes occur. In contrast, the bioheat model is mainly 
generated by the conduction heat mode. Therefore, it is reasonable to select the porous 
media modeling approach which can be effectively used for this problem. This 
comparison guarantees that the numerical model can accurately represent the transport 
phenomena in the liver tissue. This is important to achieve near-realistic model of the 
MW ablation problem. 
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(a) 
 

 
 

(b) 
 

Fig. 7.3 Validation of the mathematical model against Yang et al, 2007:  
(a) validation results of the liver tissue temperature of bioheat model and (b) validation 
results of the liver tissue temperature of bioheat model and porous media model to 

experimental data. 
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Comparison of Bioheat Model and Porous Media Model. Comparative studies on the 
transport of heat transfer using the bioheat and porous media models were performed 
and evaluated in detail to support the results stated within this paper. The resulting 
transient temperature profile in liver tissue for durations of 0-300 s based on P = 10 W, 
f = 2.45 GHz and D  = 2.0 cm for the bioheat and porous media models are shown in 

Figure 7.4. It is found that the temperature profiles in both models are very similar at a 
particular time but differ slightly in magnitude. In both models, the temperature profile 
forms a nearly oval shape around the slot. The areas with highest temperature value (hot 
zones) occur in the vicinity of the slot of the single-slot MW antenna. This happens 
because the blood flow in the void of the porous media model is often very 
slow, and therefore has a small effect on the temperature profile within the porous liver 
tissue. It is the reason why the present model is applicable to use in this problem. 
Meanwhile, the porous media model can also show the blood velocity profile as the 
result of effects of density variation due to thermal gradients, which corresponds to the 
microwave energy absorbed in the transport of blood. The blood circulation presented in 
this paper could possibly occur in a realistic situation due to its very high 
temperature and high energy density in the MW ablation process.  
 

In this study, the influences of the three parameters, namely, the tumor diameter 
( D  = 1.4, 2.0 and 2.6 cm), the tumor porosity ( t  = 0.4, 0.5, 0.6 and 0.7) and the input 
microwave power ( P = 10, 15 and 20 W) have been investigated. A parametric study has 
been performed to estimate the in influence of each of these factors separately and 
analyze their contributions in determining the SAR, temperature and blood velocity 
profiles. 
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Fig. 7.4 The temperature profile in porous liver tissue at various times based on P = 10 W, 
f = 2.45 GHz and D  = 2.0 cm for (a) bioheat model and (b) porous media model. 
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Effects of Tumor Diameter   
The effects of then tumor diameter on the SAR profile within the porous liver 

tissue at P = 10 W, f = 2.45 GHz, n = 0.6, t  = 0.7 and t  = 300 s are shown in Figure 
7.5. Fig. 7.5(a)–(c) show the SAR profile of the porous liver tissue at the tumor diameters 
of 1.4, 2.0 and 2.6 cm, respectively. These figures illustrate the volumetric heating effect 
expected from MW ablation, where a hot spot zone occurs at the position near the end 
tip and the slot of the single-slot MW antenna. Microwave power delivered from the 
antenna propagates inside the tumor and the normal tissue, and is transformed into 
the thermal energy by electromagnetic heating. In all tumor diameters, the SAR profile 
curves forms a nearly oval distribution around the slot and its highest value near the 
antenna slot. It then reduces by distance, leading to a higher value of SAR in the tumor 
than the normal tissue. Nevertheless, the volumetric SAR pattern within the porous liver 
tissue in the case of a greater tumor diameter provides a broader area of heat dissipation 
to the surrounding tissue near the slot of the antenna compared with result calculated 
for a smaller tumor diameter.  

Fig. 7.6(a)–(c) show the effects of the tumor diameter on the temperature profile 
within the porous liver for tumor diameters of 1.4, 2.0 and 2.6 cm, respectively. This 
figures show that the temperature profile follows the SAR profile quite well. That is a 
higher temperature value location corresponds to a higher SAR value in that area. The 
increase of temperature in the porous liver tissue happens because the absorption of the 
microwave power as well as SAR within the porous liver tissue and thereafter the 
absorbed energy is converted to thermal energy. The results obtained demonstrate that 
the maximum temperature value is above 50°C in tumor region, which is capable of 
destroying tumor in the liver tissue (usually, tumors are destroyed at temperatures over 
50 °C). However, in the case of a tumor diameter of 1.4 cm, it is established that the area 
surrounding the tumor region has a temperature exceeds 50 °C that will damage the 
normal tissue around the tumor region. It is found that the smaller tumor diameter gives 
a slightly higher temperature value within the porous liver tissue. Furthermore, the greater 
tumor diameter provides a wider region of heat far away from the antenna because of 
the effect of natural convection through the pores of the tumor on heat transfer. This 
confirmed that the natural convection owing to blood circulation, which is illustrated in 
Fig. 7.7. Fig. 7.7 show the blood velocity profile of the porous liver tissue with the 
following conditions in the previous figures at tumor diameters of 1.4, 2.0 and 2.6 cm, 
respectively. The blood flows is driven by the effect of buoyancy force (natural 
convection) due to microwave energy. The flowing blood with higher velocity acts as a 
heat sink and results in dissipates the thermal heat to the surrounding tissue. The warmer 
blood upward toward the top and contributes to the convection cooling effect near the 
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vicinity of the antenna slot, while far from the antenna, the heat source is weaker leads 
to lower temperatures and colder blood with lower velocity. It is shown that the normal 
tissue receives weakened microwave energy with lower porosity and a lower 
permeability, causing the blood velocity within this normal tissue to be very weak. 
Considering the effect of the tumor diameter on the blood velocity, the smaller diameter 
yields a slightly lower blood velocity compared to that of the greater tumor diameter 
due to the weakness of the natural convection. 

 

 
 

Fig. 7.5 The SAR profile in the porous liver tissue at various tumor diameters based on 
P = 10 W, f = 2.45 GHz, n = 0.6, t  = 0.7 and t  = 300 s: (a) D  = 1.4 cm (b) D  = 2.0 cm 

and (c) D  = 2.6 cm. 
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Fig. 7.6 The temperature profile in the porous liver tissue at various tumor diameters 

based on P = 10 W, f = 2.45 GHz, n = 0.6, t  = 0.7 and t  = 300 s: (a) D  = 1.4 cm (b) 
D  = 2.0 cm and (c) D  = 2.6 cm. 

 

 
Fig. 7.7 The blood velocity profile in the porous liver tissue at various tumor diameters 
based on P = 10 W, f = 2.45 GHz, n = 0.6, t  = 0.7 and t  = 300 s: (a) D  = 1.4 cm (b) 

D  = 2.0 cm and (c) D  = 2.6 cm. 
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Fig. 7.8(a)–(c) show the effect of tumor diameter on the SAR distribution, the 
temperature distribution and the blood velocity distribution along the path guidance (z = 
16 mm or insertion depth of 64 mm), respectively. From Fig. 7.15(a), it can be observed 
that the slightly changes in maximum magnitude happen with each tumor diameter 
changes. The SAR distributions gradually increase through the path guidance and quickly 
decrease and have the lowest value with r = 30 mm. Fig. 7.8(b) shows that no change of 
magnitude can be seen from each diameter uses. The temperature rapidly increases 
along the path guidance and to a highly temperature localized near the slot of the 
antenna and then decreases continuously along the distance and approaches 37 °C due 
to the penetration depth which relates to the SAR distribution. It is interesting to observe 
that the hot spot zone happens in the tumor, meaning that the temperature in the tumor 
is higher than the temperature in the normal tissue. However, the tumor diameter has 
only a small effect on the temperature distribution within the porous liver tissue although 
it has a strong effect on the blood velocity distribution, as shown in Fig. 7.8(c). The 
convective heat transfer characteristic has a strong effect on the blood velocity 
distribution. The blood velocity rapidly increases along the path guidance and reaches its 
maximum value near the slot of the antenna. It then the blood velocity slowly decreases 
and approaches zero to the outer boundaries of the porous liver tissue because it is not 
influenced by transmission of waves. 

 
 

 
 

(a) 
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(b) 
 

 
 

(c) 
 

Fig. 7.8 The effect of tumor diameter on: (a) the SAR distribution (b) the temperature 
distribution (c) the blood velocity distribution along the extrusion line ( P = 10 W, f = 

2.45 GHz, n = 0.6, t  = 0.7 and t  = 300 s). 
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Effects of Tumor Porosity 
Fig. 7.9(a) and 7.9(b) show the effect of tumor porosity on the temperature 

distribution and the blood velocity distribution along the path guidance. The physical 
data are: P = 10 W, f = 2.45 GHz, n = 0.6, D  = 2.0 cm and t  = 300 s. It is found that 
the temperature distributions for all porosities have the same pattern but differ slightly in 
magnitude. In addition, the tumor porosity significantly influences the temperature 
increase within the porous liver tissue. Greater tumor porosity provides greater 
permeability that leads to a slightly higher temperature. It is also found that the greater 
tumor porosity corresponds to greater blood velocity because the greater tumor porosity 
has a large temperature gradient produced by the microwave power, causing a strong 
impact of natural convection that gives a buffer characteristic to the porous liver tissue 
temperature during the MW ablation system. As expected, the blood velocity rapidly 
increases along the path guidance and reaches its maximum value near the antenna slot 
and then gradually decreases and closer zero at the outer boundaries of the porous liver 
tissue due to no influence of delivering wave occurs in the tumor porosities of 0.7 and 
0.6. This is because the tumor is closer to the end tip and the slot of the single-slot MW 
antenna, so the higher porosity and higher permeability than normal tissue mean that it 
will receive a strong incident wave and the blood velocity within the tumor is very strong. 
By contrast, the normal tissue receives weakened microwave energy and its lower 
porosity and lower permeability mean that the blood velocity within this normal tissue is 
very weak. However, in the case of a tumor porosity of 0.7, at the outer region between 
the tumor and the normal tissue there is a small swing in the blood velocity due to the 
difference in the porosity of the tumor and the normal tissue. On the other hand, in the 
case of tumor porosities of 0.4 and 0.5, the blood velocity at r = 0.01 m is increased and 
reaches its maximum value again, then gradually decreases and approaches zero. Since 
the tumor has a lower porosity and a lower permeability than normal tissue, weakened 
microwave energy will be absorbed, meaning that the blood velocity is very weak. In 
addition, in the case of the tumor porosities of 0.4 and 0.5, when the permeability of the 
tumor is low, the convective heat transfer mechanism is almost suppressed; however 
conduction plays a major role in heat transfer. 
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(a) 
 

 
 

(b) 
 

Fig. 7.9 The effect of tumor porosity on: (a) the temperature distribution and (b) the 
blood velocity distribution along the extrusion line ( P = 10 W, f = 2.45 GHz, n = 0.6, D  

= 2.0 cm and t  = 300 s). 
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Effects of Input Microwave Power  
Fig. 7.10(a)–(c) show the effect of the input microwave power on the SAR 

distribution, temperature distribution and blood velocity distribution along the path 
guidance based on n = 0.6, t = 0.7, D  = 2.0 cm f = 2.45 GHz and t  = 300 s. Once 
again, the findings revealed that the temperature distribution relates to the SAR 
distribution. The maximum temperature at the higher input microwave power is clearly 
greater than that of the lower input microwave power following SAR. Greater input 
microwave power, leading to a higher strength of electric field, provides greater heat 
generation within the porous liver tissue, thereby increasing the maximum temperature 
during the MW ablation process. The blood velocity distributions have similar trend with 
the temperature distributions which produce convective heat transfer. Greater input 
microwave power corresponds to greater blood velocity within the porous liver tissue. 
The explanation of the blood flow pattern was discussed in the previous topic, where the 
key factor affecting the velocity of blood in the porous liver tissue is the permeability of 
the layers of the tumor and normal tissue.  

 
 

 
 

(a) 



-113- 
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(c) 
 

Fig. 7.10 The effect of input microwave power on: (a) the SAR distribution (b) the 
temperature distribution (c) the blood velocity distribution along the extrusion line ( n = 

0.6, t  = 0.7, D  = 2.0 cm, f = 2.45 GHz and t  = 300 s).  
 
 
 
 
 



-114- 
 

7.5 Conclusions 
Computer simulation is necessary to improve the MW ablation procedure. The 

accurate control of the lesion size is needed for the clinical treatment with MW ablation 
in order to guarantee destruction of the cancer tissue and minimizing damage to 
surrounding healthy tissue. This research is carried out to observe the effects of tumor 
diameter, tumor porosity and input microwave power on the SAR, temperature and blood 
velocity profiles in two-layer porous liver tissue during MW ablation. The results obtained 
accurately represent the phenomena occurring in the porous liver tissue during the MW 
ablation. The effect of tumor diameter is the same for the SAR, temperature and blood 
velocity profiles but with slightly different amplitudes for each case. The tumor porosity 
has only a small effect on the temperature distribution, but a clear effect on the blood 
velocity distribution. In addition, greater input microwave power leads to a higher SAR 
value, thereby increasing the temperature and resulting in higher blood velocity within 
the porous liver tissue. The temperature profiles of the bioheat and porous media 
models are very similar at a particular time, but differ slightly in magnitude because the 
blood flow in the void of the porous media model has a small effect. The present model 
is examined for advancing the transport phenomena in biomedical applications.  

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 



-115- 
 

บทที่ 8 
สรุปผล 

 
 
ในโครงการวิจัยน้ีได้เน้นศึกษาในรูปแบบการวิเคราะห์เชิงทฤษฎีเพ่ือศึกษาการตอบสนองทาง

สรีรวิทยาทางความร้อนของวัสดุชีวภาพเมื่อได้รับรังสีจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในระหว่างการใช้งาน โดยมี
วัสดุชีวภาพตัวอย่างคือเน้ือเย่ือผิวหนังแบบหลายช้ัน (Multi-Layered Skin Tissue) ในรูปทรงแบบต่าง ๆ และ
ประยุกต์ใช้งานต่อยอดในการศึกษาอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในระหว่างการรักษาโรคมะเร็งโดยใช้
คลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในวัสดุทางชีวภาพ ในงานวิจัยน้ีได้ทําการศึกษาอิทธิพลของตัวแปรต่าง ๆ ที่สําคัญต่อ
กระบวนการทําความร้อนจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า เช่น อิทธิพลกําลังของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า ความถี่ของ
คลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า ความเร็วของเลือด ค่าความพรุน ระยะเวลาในการให้ความร้อน และอุณหภูมิของ
สิ่งแวดล้อมที่ส่งผลต่อการกระจายตัวของสนามไฟฟ้าและการกระจายตัวของอุณหภูมิภายในแต่ละส่วนของ
เน้ือเย่ือผิวหนังแบบหลายช้ันจะถูกศึกษาอย่างเป็นระบบ นอกจากน้ันอิทธิพลของแบบจําลองการถ่ายเท
ความร้อนซึ่งประกอบด้วยแบบจําลองไบโอฮีท (Bioheat Model) แบบจําลองของ Klinger (Klinger Model) 
แบบจําลองวัสดุพรุนแบบสมดุลทางความร้อน (Local Thermal Equilibrium (LTE) Porous Media Model) 
และแบบจําลองวัสดุพรุนแบบไม่สมดุลทางความร้อน (Local Thermal Non-Equilibrium (LTNE) Porous 
Media Model) จะถูกพิจารณาเพ่ือหาแบบจําลองที่เหมาะสมที่สุด โดยทําการเปรียบเทียบผลจากความ
ถูกต้องของแบบจําลองที่พัฒนากับผลจากงานวิจัยที่ เ ก่ียวข้อง เพ่ือทําการศึกษาอิทธิพลจากคลื่น
แม่เหล็กไฟฟ้าภายในเนื้อเย่ือชีวภาพตัวอย่างคือเน้ือเย่ือผิวหนังแบบหลายช้ันทั้งในกรณีวัสดุชีวภาพแบบ
ของแข็งเน้ือเดียว (Solid Biological Materials) และในกรณีวัสดุชีวภาพแบบวัสดุพรุน (Porous 
Media Biological Materials) โดยการดําเนินการวิจัยจะแบ่งการวิเคราะห์ออกเป็นส่วนหลัก ๆ โดยเร่ิมจาก
ศึกษาค้นคว้าเก่ียวกับงานวิจัยและทฤษฎีที่เก่ียวข้อง ทําการสร้างแบบจําลองทางคณิตศาสตร์ทางทฤษฏี 
พัฒนาและใช้สมการที่เก่ียวข้องกับการแพร่กระจายตัวของคล่ืนแม่เหล็กไฟฟ้าและการถ่ายเทความร้อนใน
การแก้ปัญหา ทําการเปรียบเทียบความถูกต้องของแบบจําลองที่ได้รับการพัฒนา ศึกษาอิทธิพลของ
พารามิเตอร์ต่าง ๆ ทําการวิเคราะห์ผลการวิจัย สรุปผลการวิจัย และจัดทําเอกสารรายงานวิจัย 

ผลจากการศึกษาพบว่าเน้ือเย่ือชีวภาพกรณีศึกษาแรกคือ เน้ือเย่ือผิวหนังแบบหลายช้ันที่ได้รับ
อิทธิพลของกําลังของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าและระยะเวลาในการให้ความร้อนที่มากจะส่งผลให้การกระจายตัว
ของอุณหภูมิเพ่ิมขึ้น เน้ือเย่ือผิวหนังแบบหลายช้ันที่มีอัตราการแพร่กระจายตัวที่สูงจะส่งผลให้การกระจาย
ตัวของอุณหภูมิลดลง ในขณะที่เน้ือเย่ือผิวหนังแบบหลายช้ันที่ได้รับอิทธิพลจากฟลักซ์ความร้อนที่มีค่าสูงจะ
ส่งผลให้การกระจายตัวของอุณหภูมิเพ่ิมขึ้น เน้ือเย่ือผิวหนังวัสดุพรุนแบบหลายช้ันที่มีความเร็วการไหลของ
เลือดที่มีค่าสูงจะเหมาะสมสําหรับการใช้แบบจําลองวัสดุพรุนแบบไม่สมดุลทางความร้อนในการวิเคราะห์ 
และพบว่าอิทธิพลจากสิ่งแวดล้อมภายนอกส่งผลต่อการกระจายตัวของอุณหภูมิของเน้ือเย่ือและอุณหภูมิ
ของเลือดภายในเน้ือเย่ือผิวหนังแบบหลายช้ันอย่างเห็นได้ชัด จากการศึกษาเน้ือเย่ือชีวภาพกรณีศึกษากรณี
ที่สองคือการศึกษาอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในการประยุกต์ใช้รังสีคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในการรักษา
โรคมะเร็งด้วยพลังงานคลื่นไมโครเวฟโดยใช้แบบจําลองของเน้ือเย่ือชีวภาพวัสดุพรุนจะพบว่าการใช้
แบบจําลองการถ่ายเทความร้อนแบบวัสดุพรุนจะส่งผลให้อุณหภูมิของเน้ือเย่ือชีวภาพมีค่าสูงกว่าการใช้
แบบจําลองการถ่ายเทความร้อนไบโอฮีท เน้ือเย่ือชีวภาพที่มีขนาดของเซลล์มะเร็งที่มีขนาดใหญ่ขึ้นจะส่งผล
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ให้อุณหภูมิของเน้ือเย่ือชีวภาพมีค่าสูงกว่าเน้ือเย่ือชีวภาพที่มีขนาดของเซลล์มะเร็งที่มีขนาดเล็ก แต่ส่งผลให้
ความเร็วการไหลของเลือดมีค่าเพ่ิมขึ้น อิทธิพลของค่าความพรุนส่งผลต่อการเปลี่ยนแปลงความเร็วการไหล
ของเลือดอย่างเห็นได้ชัด แต่ส่งผลเพียงเล็กน้อยต่อการกระจายตัวอุณหภูมิ และอิทธิพลของกําลังของคลื่น
แม่เหล็กไฟฟ้าในระหว่างการทําความร้อนที่สูงขึ้นจะส่งผลให้อุณหภูมิของเน้ือเย่ือชีวภาพมีค่าสูงขึ้น ผลจาก
การวิจัยจากการศึกษานี้จะสามารถเป็นประโยชน์พ้ืนฐานในการศึกษาการตอบสนองทางสรีรวิทยาทาง
ความร้อนของเน้ือเย่ือชีวภาพในกรณีศึกษาต่าง ๆ เมื่อได้รับอิทธิพลของการแพร่กระจายตัวของคลื่น
แม่เหล็กไฟฟ้า ทําให้เข้าใจอิทธิพลของพารามิเตอร์ต่าง ๆ ต่อเน้ือเย่ือชีวภาพ สามารถใช้เป็นพ้ืนฐานในการ
ประยุกต์และต่อยอดด้านการวิจัยที่เก่ียวข้องกับการใช้ประโยชน์จากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในงานด้านต่าง ๆ 
รวมทั้งการประยุกต์ทางด้านการแพทย์ โดยไม่ต้องทําการทดลองหรือทดสอบจริงในร่างกายมนุษย์ เพ่ือลด
ข้อจํากัดในการศึกษาด้านการทดลอง 

ผลจากการวิจัยน้ีมีประโยชน์ในหลายด้าน หากพิจารณาประโยชน์ด้านงานวิจัยและองค์ความรู้  
ผลจากการศึกษาในโครงการวิจัยน้ีจะเป็นประโยชน์พ้ืนฐานในการแสดงให้เห็นลักษณะการแพร่กระจายตัว
ของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าและลักษณะการถ่ายโอนความร้อนภายในเน้ือเย่ือชีวภาพในกรณีศึกษาต่าง ๆ ใน
ระหว่างเมื่อได้รับอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า เป็นประโยชน์ในการศึกษาอิทธิพลของพารามิเตอร์ต่าง ๆ 
ที่ส่งผลต่อการเพ่ิมขึ้นของอุณหภูมิภายในเน้ือเย่ือส่วนต่าง ๆ ของร่างกาย สามารถเป็นประโยชน์พ้ืนฐานใน
การศึกษาการตอบสนองทางสรีรวิทยาทางความร้อนของเน้ือเย่ือชีวภาพในกรณีศึกษาต่าง ๆ เมื่อได้รับ
อิทธิพลของการแพร่กระจายตัวของคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้า ทําให้เข้าใจอิทธิพลของพารามิเตอร์ต่าง ๆ ต่อ
เน้ือเย่ือชีวภาพ สามารถใช้เป็นพ้ืนฐานในการประยุกต์และต่อยอดด้านการวิจัยที่เก่ียวข้องกับการใช้
ประโยชน์จากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในงานด้านด้านต่าง ๆ รวมทั้งการประยุกต์ทางด้านการแพทย์ โดยไม่ต้อง
ทําการทดลองหรือทดสอบในร่างกายมนุษย์ เพ่ือลดข้อจํากัดในการศึกษาด้านการทดลอง องค์ความรู้ที่ได้
โดยเฉพาะในภาคทฤษฎี รวมถึงแบจําลองทางคณิตศาสตร์กับโปรแกรมการคํานวณที่ประดิษฐ์ขึ้นใน
โครงการวิจัยคร้ังน้ีจะเป็นส่วนหน่ึงในของงานวิจัยที่ครบวงจรในศาสตร์ทางด้านการถ่ายเทความร้อนที่
ผู้วิจัยมุ่งหวังให้เกิดขึ้นภายในประเทศไทย ตลอดจนความร่วมมือระหว่างด้านความร่วมมือระหว่าง
สถาบันการศึกษาอ่ืนๆ ภายในประเทศไทย ธรรมศาสตร์ (ศูนย์รังสิต) เป็นพ้ืนฐานและเป็นอย่างสูงในการ
พัฒนาการเรียนการสอน ทั้งในระดับปริญญาตรี ปริญญาโท และในระดับปริญญาเอกต่อไปในอนาคต  

โดยสําหรับกรณีการศึกษาต่างๆ สามารถต่อยอดและเขียนบทความทางวิชาการเพ่ือตีพิมพ์ใน
วารสารระดับนานาชาติได้ 2 บทความ อันประกอบไปด้วย 

- การศึกษาอิทธิพลจากคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในการประยุกต์ใช้รังสีคลื่นแม่เหล็กไฟฟ้าในการรักษา
โรคมะเร็งด้วยพลังงานคลื่นไมโครเวฟโดยใช้แบบจําลองของวัสดุพรุน (ช่ือบทความ : A Numerical 
Investigation of Microwave Ablation on Porous Liver Tissue) 

- การศึกษาอิทธิพลของแบบจําลองการถ่ายเทความร้อนแบบต่าง ๆ (ช่ือบทความ : Thermal 
Models for Temperature Increases in the Human Skin Tissue) 

หากพิจารณาด้านประโยชน์ที่แก่หน่วยงานที่ต้นสังกัดได้รับ ถือได้ว่าเป็นการสร้างและส่งเสริม
บุคลากรของหน่วยงานให้เกิดแนวความคิดในการพัฒนางานวิจัย ได้รับความรู้เพ่ิมเติม ซึ่งเป็นการยกระดับ
ทางวิชาการของบุคลากรและหน่วยงานที่สังกัด รวมทั้งสามารถนําความรู้ที่ได้มาประยุกต์ใช้กับการทําวิจัย
ภายในหน่วยงานท่ีสังกัด สามารถเป็นพ้ืนฐานและต่อยอดโครงงานวิจัยของนักศึกษาต่อไป ซึ่งนักวิจัยที่
ได้รับทุนมีโอกาสได้ทําการปรึกษาและต่อยอดด้านการวิจัยกับนักวิจัยพ่ีเลี้ยงและพบปะนักวิชาการท่านอ่ืนที่
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ทําวิจัยที่อยู่ในวงวิชาการเดียวกัน ทําให้ส่งผลดีในการพัฒนางานด้านการวิจัยและการประสานงานด้านการ
วิจัยต่อไป ซึ่งผลงานตีพิมพ์ในวารสารนานาชาติและการนําเสนอผลงานระดับนานาชาติหลังงานวิจัยสําเร็จ
จะทําให้เพ่ิมผลงานวิจัยในหน่วยงานที่สังกัดและยกระดับมาตรฐานด้านการวิจัยแก่นักวิจัยที่ได้รับทุนต่อไป 
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บทความท่ีอยู่ระหว่างการรอพิจารณาบทความในวารสารวิจัยระดับนานาชาติ 
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A numerical investigation of
microwave ablation on porous liver
tissue
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Abstract
The understanding of heat transport in biological tissues is important for enhanced insight on the physiological mechan-
isms and thermoregulatory mechanisms. This article presents a numerical simulation of microwave ablation using a
single-slot microwave antenna on two layers of porous liver tissue. The two layers are of tumor and normal tissue. A
porous media approach is proposed for mathematical model of microwave ablation. Three coupled models which
include transient momentum equations and a transient energy equation coupled with an electromagnetic wave propaga-
tion equation are analyzed. This article focuses on the influences of the tumor diameter, tumor porosity, and input
microwave power on the specific absorption rate profile, temperature profile, and blood velocity profile within the por-
ous liver tissue. The results obtained from the calculation of porous media model are examined and compared with the
one of bioheat model along with the experimental results from previous work. The results indicated that all parameters
have a significant effect on the specific absorption rate profile, temperature profile, and blood velocity profile in the por-
ous liver tissue. The advanced results in this research can be used in applications such as it provides guidance on the
practical treatment and can be developed medically for therapeutic.
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Introduction

A new advancing technique for cancer treatment is
microwave (MW) ablation. This is a method that trans-
mission of heat from MW energy via the MW antenna
to kill cancer cells while doing little or no damage to
surrounding healthy tissues. MW ablation is a slightly
invasive local treatment of tumors, especially where the
tumor infiltrates deeply into the tissue, can also reduce
the impact on patients due to the use of anti-cancer
drugs.1 One of its benefits is it produces a larger active
heating region on the tissue, leading to considerably
more effective treatment. Therefore, the topic of heat
transfer in human tissue during MW ablation has been
of interest for several years, especially liver cancer MW
ablation. However, experimental MW ablation therapy

cannot be applied on live human beings due to ethical
considerations. Experimental studies in animals are
another choice for researchers.2–4 However, some of the
properties of animals may not be applicable in a wide
range of realistic situations of cancer treatment. It is a
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more completely relevant process of MW ablation to
improve a realistic biological tissue model via numerical
simulation. Numerical analysis of tissue MW thermo-
therapy can provide useful information on the studied
cancer treatment under a variety conditions as it is a
rapid and inexpensive way to test innovative medical
equipment design.

In the past, the studies of MW ablation dealt with
homogeneous material and focused on heat conduction
using Pennes’ bioheat equation.5 Pennes’ bioheat model
is widely used for modeling the heat transport of biolo-
gical tissue during thermal therapy.6–8 Also, due to the
simplifications and limitations of this model, Pennes’
bioheat equation is based on the assumption of all heat
exchange between the tissue and vascular occurs in the
capillaries9 and assumes that the temperature of the
vascular within the capillaries is equivalent to the core
temperature of the human body.10 Therefore, other
researchers have developed bioheat modeling by
extending, modifying, or coupling this model with
other models.11–15

In reality, biological tissues, there are complex struc-
tures consisting of cells of different sizes and a micro-
vascular bed in which the blood flow direction contains
various vessels as we referred to as porous structure.
Investigation of heat transfer using the anatomical
structure of biological tissues can be represented more
accurately via porous media theory. With only a few
assumptions, porous media models have been applied
to analyze the heat transfer in biological tissues in
recent years. Most of previous works on the modeling
of heat transport focused on single-layer porous media
biomaterials.16–18 Some studies on the modeling of the
heat transport of layered materials.19–23 Although por-
ous media models have been used for heat transfer
studies in some multilayer biomaterials in previous
investigations, they did not utilize porous media model-
ing in representing the thermal transport of various
effects, such as tumor diameter, tumor porosity, and
input MW power. In practical treatment, these effects
can enhance the heat transfer process of absorption
within the target tissue. Therefore, in order to provide
adequate information on MW ablation, it is essential
to consider complete modeling based on porous media
theory in multilayer porous liver tissue and consider all
of the previously mentioned parameters in the analysis
so as to represent the actual process of MW ablation.

This study investigated the influences of tumor dia-
meter, tumor porosity, and input MW power. A math-
ematical model of the process through MW ablation is
expressed completely by the transient momentum equa-
tions and the transient energy equation coupled with
the electromagnetic wave propagation (EWP) equation
to investigate the characteristics of specific absorption
rate (SAR) profile, temperature profile, and blood velo-
city profile in two-layer porous liver with embedded

tumor during MW ablation. Governing equations in
the study are analyzed by the axisymmetric finite ele-
ment method (FEM). The values obtained provide an
indication toward understanding the realistic situation
of MW ablation and serve as a first step for the devel-
opment of medically safe MW ablation treatment.

Models

For MW ablation, an MW antenna is inserted into a
tumor to release MW energy (insertion depth of
70.5 mm). The goal of MW ablation is to raise the tem-
perature of the unwanted tissue (tumor) to 50�C or
above, at which cancer cells are destroyed.24 In this
research, a single-slot MW antenna is situated into the
porous liver tissue to deliver input MW power in order
to destroy the tumor. The single-slot MW antenna with
a diameter of 1.79 mm is applied because this thin
antenna is need in interstitial MW therapy to affect the
tissues of the body minimally. The dimension of the
ring-shaped slot is 1 mm wide and is cut off from the
outer conductor of 5.5 mm in length from the short
circuited tip to effectively treat deep-seated tumors.
The effective heating is formed at locations around the
antenna tip and is very significant for effective intersti-
tial hyperthermia.25 The single-slot MW antenna has
three components: inner conductor, dielectric, and
outer conductor. For hygienic and guidance purposes,
the antenna is enclosed in a catheter which made of
polytetrafluoroethylene (PTFE). Figure 1 displays the
geometry of a single-slot MW antenna. The working
frequency of the antenna is 2.45 GHz, a widely used
frequency in MW ablation. The dimensions of the
single-slot MW antenna are shown in Table 1, while its
dielectric properties are listed in Table 2.

Figure 2 depicts the computational domain of the
problem. The porous liver tissue comprises of two

AQ5

Figure 1. Model geometry of a single-slot MW antenna:
(a) schematic of a single-slot MW antenna and (b) cross section
of a single-slot MW antenna.

2 Advances in Mechanical Engineering
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parts, that is, the tumor and normal tissue. A cylindri-
cal geometry of porous liver tissue with a radius of
30 mm and a height of 80 mm is considered. The anato-
mical structure of the porous liver tissue is assumed to
have spaces between cells which are filled with blood
(blood-saturated porous media). Within a cylindrical
geometry of porous liver tissue, we consider a tumor in
spherical shape with different diameters. The approach

based on assuming a spherical and cylindrical geometry
for the tumor and normal tissue, respectively, has been
used in several works.20,23,26,27

In an anatomical structure, the biological tissues
comprise of three components which are blood vessels,
cells, and interstitial space. However, most previous
studies have been categorized into two distinct regions,
that is, the vascular region (blood vessels) and the
extra-vascular region (cells and the interstitial space),
and the whole anatomical structure can be treated as a
blood-saturated tissue represented by a porous matrix
in which the blood infiltrates through.16,17,20,23 The vas-
cular region refers to as a blood phase and a solid
matrix phase is regarded as an extra-vascular region, as
explained in Figure 2.

Problem formulation

EWP analysis

The EWP model is calculated using Maxwell’s equa-
tions. The general form of Maxwell’s equations based
on the harmonic propagation assumption is simplified
to demonstrate the SAR profile. This research is car-
ried out with the following assumptions:

1. The EWP is rendered in two-dimensional
(2D) axially symmetrical cylindrical coordi-
nates (r–z).28

Figure 2. Physical model: (a) 3D porous media model and (b) 2D axisymmetric model.

AQ4
Table 1. Dimensions of a single-slot MW antenna.

Materials Dimensions (mm)

Inner conductor 0.135 (radial)
Dielectric 0.335 (radial)
Outer conductor 0.460 (radial)
Catheter 0.895 (radial)
Slot 1.000 (wide)

Table 2. The dielectric properties of a single-slot MW antenna.

Properties Value

Dielectric Catheter Slot

Relative permittivity er (–) 2.03 2.1 1
Electric conductivity s (S/m) 0 0 0
Relative permeability mr (–) 1 1 1

Keangin and Rattanadecho 3
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2. An electromagnetic wave propagates along the
single-slot MW antenna, is characterized by
transverse electromagnetic (TEM) field.29

3. A transverse magnetic (TM) field is used to
characterize an electromagnetic wave in the por-
ous liver tissue.29

4. The wall of the single-slot MW antenna is
assumed to be a perfect electric conductor
(PEC).

5. The outer surface of the porous liver tissue is
shortened by a scattering boundary condition
(the electromagnetic wave can pass through the
boundary without reflection) and the electro-
magnetic wave is confined to the porous liver
tissue.

In this work, the adapted axisymmetric finite ele-
ment (FE) model is utilized.13,20,28 The electric and
magnetic fields associated with the time-varying TEM
wave is analyzed in 2D axially symmetrical cylindrical
coordinates

Electric field (E
*

) E
*

= er

C

r
e j vt�kzð Þ ð1Þ

Magnetic field (H
*

) H
*

= ef

C

rZ
e j vt�kzð Þ ð2Þ

Where

C =

ffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffiffi
ZP

p � ln router=rinnerð Þ

s

Z is the wave impedance (O), P is the input MW power
(W), while rinner and router are the dielectric’s inner and
outer radius (m), respectively. Furthermore, v= 2pf

denotes the angular frequency (rad/s) where f is the fre-
quency (Hz). The propagation constant (m–1),
k = 2p=l and l is the wave length (m).

In the porous liver tissue, the electric field has a finite
axial component, whereas the magnetic field is purely in
the azimuth direction.29 The electric field is in the radial
direction only inside the coaxial cable and in both radial
and the axial directions inside the tissue. This assump-
tion encourages the single-slot MW antenna to be mod-
eled using an axisymmetric TM wave formulation and
based on harmonic propagation. The wave equation is
simplified for H

*

u as follows

r3 er �
js

ve0

� ��1

r3 H
*

f

 !
� mrg0

2H
*

f = 0 ð3Þ

where e0 is the permittivity of vacuum/free space and is
equal to 8:8542 3 10�12 F=m, er is the relative permit-
tivity, s is the electric conductivity (S/m), mr is the
relative permeability, and g0 is the free space wave
number (m–1).

Boundary condition for EWP analysis

The single-slot MW antenna is connected to the MW
generator and is placed into the porous liver tissue.
MW energy which is generated by MW generator pro-
pagates in single-slot MW antenna into the porous liver
tissue from the slot to destroy cancerous tissue. Thus,
the boundary condition for determining EWP is con-
sidered as follows.

At the inlet of the single-slot MW antenna, TM wave
propagation with various input MW powers is assigned.
At r= 0, an axial symmetry boundary is used

E
*

r = 0 ð4Þ

∂E
*

z

∂r
= 0 ð5Þ

The scattering boundary conditions (waves can be
pass through boundary without reflection) for H

*

u are
used along the outer sides of the porous liver tissue
boundaries

n̂ 3
ffiffi
e
p

E
*

� ffiffiffiffi
m
p

H
*

f = � 2
ffiffiffiffi
m
p

H
*

f0 ð6Þ

where H
*

f0 =C=Zr is the excitation magnetic field.
The inner and outer conductors of the single-slot

MW antenna are modeled as the PEC boundary
conditions

n̂ 3 E
*

= 0 ð7Þ

The continuity boundary condition is applied for
electromagnetic field at the boundary between normal
tissue and tumor

n̂ 3 (E
*

n � E
*

t)= 0 ð8Þ

Blood flow and heat transfer analysis

Solving the governing equations for the blood velocity
and temperature profiles in the porous liver tissue has
been evaluated by the transient momentum equations
via Brinkman extended Darcy model and transient
energy equation, respectively. This research is carried
out on the blood flow and the heat transfer examina-
tion which is based upon the following assumptions:

1. Corresponding to the EWP analysis, the blood
flow and heat transfer analysis in the porous
liver tissue is modeled to be in 2D axially sym-
metrical cylindrical coordinates (r–z).

2. The porous liver tissue is homogeneous, ther-
mally isotropic, and blood-saturated material.20

3. The incompressible Navier–Stokes model is used
to simulate the laminar flow conditions in the
blood vessel.30
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4. The local thermal equilibrium (LTE) heat trans-
fer between solid and blood phases is
considered.

5. The energy exchange across the outer surface of
the porous liver tissue is negligible, and nor
phase change and nor chemical reactions occur
in the porous liver tissue.

6. The effects of buoyancy due to the temperature
gradient are modeled using the Boussinesq
approximation.31,32

Momentum equations. In the present numerical work, the
Brinkman extended Darcy flow model is used for study-
ing the blood flow within the porous liver tissue, which
was first described by Brinkman.33 The governing equa-
tions explaining the blood flow within porous liver tis-
sue as follows20:

Continuity equation
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From equation (10), the first term on the right is the
pressure gradient term, and the second viscous term on
the right is the Darcy term while the third term on the
right is analogous to the momentum diffusion term in
the Navier–Stokes equation to simulate the laminar
flow conditions in a blood vessel.30 Where u and w are
the blood velocity component (m/s) (u

*
=(u,w)), f is

the porosity which is the ratio of the vascular space vol-
ume to the tissue volume, p is the pressure (Pa),
n = 3.78 3 10–7 m2/s is the kinematics viscosity,
b = 1 3 10–4 1/K is the coefficient of the thermal
expansion, and k is the permeability (m2).

However, in this work, the blood velocity and tem-
perature vary little, and therefore, the density varies lit-
tle, yet the buoyancy drives the motion. Thus, the
variation in density is neglected everywhere except in
the buoyancy term. The viscous boundary layer in the
porous medium is essential for heat transfer calcula-
tions, even though it is very thin.34 Furthermore, the
inertial result is also neglected since the flow is very
little.

Energy equation. The energy equation with assumes that
the temperature of solid and blood phases are identical
(LTE model) where the MW energy is included as given
by Rattanadecho and Keangin20

rcp

� �
eff

∂T

∂t
+ rcp

� �
b

u
∂T

∂r
+w

∂T

∂z

� �

=Keff

∂2T

∂r2
+

∂2T

∂z2

� �
+Qmet +Qext ð11Þ

rcp

� �
eff

= 1� uð Þ rcp

� �
s
+u rcp

� �
b
and

Keff = 1� uð ÞKs +uKb

ð12Þ

Two parameters in equation (12) are the overall heat
capacity per unit volume and overall thermal conduc-
tivity, respectively. Subscripts eff , s, and b represent the
effective value, solid, and blood phases, respectively. T ,
r, cp, and K denote the average temperature (�C), den-
sity (kg/m3), specific heat capacity (J/kg �C), and ther-
mal conductivity (W/m �C), respectively.

The metabolic heat generation (Qmet) of
33,800 W/m3 is determined35 and is considered due to
the circulation of blood.36 While, the resistive heat gen-
erated by electric field is denoted by external heat
source (Qext) as follows

Qext =
s E

*
��� ���2
2

ð13Þ

The electromagnetic fields strongly affect the tem-
perature increase. The SAR parameter represents the
energy rate per unit mass of tissue (W/kg) which is
absorbed by the biological tissues when exposed to
electromagnetic fields can be expressed as

SAR=
s E

*
��� ���2
2r

or SAR=
Qext

r
ð14Þ

Boundary condition for blood flow and heat transfer
analysis

The blood flow and heat transfer problem are analyzed
only in the porous liver tissue except the single-slot
MW antenna. The boundaries of porous liver tissue
correspond to the hypothesis are determined in the
following.

An axial symmetry boundary is applied at r = 0 for
the blood flow and heat transfer analysis

n̂ � u*=0 ð15Þ

n̂ � �pI +
1

u

� �
h r � u*+ r � u*

� 	T
� �� �

= 0 ð16Þ

n̂ � KeffrT � rCp

� �
b
u
*
T

� 	
=0 ð17Þ
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The surroundings of the porous liver tissue are keep-
ing at body temperature (37�C) and the boundaries for
blood flow analysis are considered an open boundary
condition

n̂ � �pI +
1

u

� �
h r � u*+ r � u*

� 	T
� �� �

= � F0 � n̂ ð18Þ

where h is the dynamic viscosity (Pa s) and F0 is the
normal stress (N/m2).

The outer surface between the single-slot MW
antenna and the porous liver tissue is considered as
adiabatic boundary condition

n̂ � KeffrT
� �

= 0 ð19Þ

The interaction surface between single-slot MW
antenna and porous liver tissue is assumed to be rigid
body motion as well as no-slip boundary conditions

u
*
=0 ð20Þ

The internal boundary along the interfaces between
normal tissue and the tumor is identified as continuity
boundary conditions (no contact resistant occurs)
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ð22Þ

The initial temperature within the porous liver tissue
is considered as a constant core body temperature at
37�C. Numerical modeling is utilized to perform the
FEM via COMSOL� Multiphysics to analyze the
problems. The axisymmetric FEM model is performed.
The number of elements that the solution to the numer-
ical model is independent of the mesh density is approx-
imately 20,471 elements. We assume that the dielectric
and thermal properties and porosities of porous
medium are constant. Table 3 tabulates the dielectric
and thermal properties of porous medium used in the
computations.

Results and discussion

Verification of the model

The accuracy of this work is verified by the validation
against the results offered by Yang et al.12 by selection
of an input MW power of 75 W with a frequency of
2.45 GHz and the initial liver tissue temperature of
8�C. The axially symmetrical model is considered to
analyze the MW ablation system. The validation results

are illustrated in Figure 3 for the distribution of tem-
perature in the liver tissue for 50 s, which it is consid-
ered at positions of 4.5 and 9.5 mm away from the
single-slot MW antenna. Figure 3(a) depicts the valida-
tion results of the liver tissue temperature of the pre-
sented bioheat model compared with the liver tissue
temperature of the bioheat model obtained by Yang
et al.12 It produces similar results with Yang et al.12 In
addition, to verify the accuracy of the presented model
of MW ablation, the resulting data of the bioheat and
porous media models are verified with the experimental
data presented by Yang et al.12 under the same geo-
metric model and same conditions. The comparison of
results is depicted in Figure 3(b); it is seen that the
simulation results are in agreement with the experimen-
tal data. In addition, the simulation results obtained
from porous media model follow closer to the experi-
mental results than the one from bioheat model. At the
same range of time of both positions, their temperature
distributions provide similar results. This is because the
heat transfer characteristics in the porous media model
are both conduction and convection modes occur. In
contrast, the bioheat model is mainly generated by the
conduction heat mode. Therefore, it is reasonable to
select the porous media modeling approach which can
be effectively used for this problem. This comparison
guarantees that the numerical model can accurately
represent the transport phenomena in the liver tissue.
This is important to achieve near-realistic model of the
MW ablation problem.

In this study, the influences of the three parameters,
namely, the tumor diameter (D = 1.4, 2.0, and 2.6 cm),
the tumor porosity (ft = 0.4, 0.5, 0.6, and 0.7), and
the input MW power (P = 10, 15, and 20 W), have
been investigated. A parametric study has been
performed to estimate the influence of each of these
factors separately and analyze their contributions in
determining the SAR, temperature, and blood velocity
profiles.

Table 3. The thermal properties and dielectric properties of
normal tissue, blood, and tumor.29,37–39

Properties Value

Normal
tissue (n)

Blood (b) Tumor (t)

Thermal conductivity,
K(W/m �C)

0.497 0.45 0.57

Density, r (kg/m3) 1030 1058 1040
Specific heat capacity,
cp ( J/kg �C)

3600 3960 3960

Relative permittivity,
er (–)

43 58.3 48.16

Electric conductivity,
s (S/m)

1.69 2.54 2.096

6 Advances in Mechanical Engineering



AQ20

AQ21

AQ22

AQ23

Comparison of bioheat model and porous media
model

Comparative studies on the transport of heat transfer
using the bioheat and porous media models were per-
formed and evaluated in detail to support the results
stated within this article. The resulting transient tem-
perature profile in liver tissue for durations of 0–300 s
based on P = 10 W, f = 2.45 GHz, and D = 2.0 cm
for the bioheat and porous media models is shown in
Figure 4. It is found that the temperature profiles in
both models are very similar at a particular time but
differ slightly in magnitude. In both models, the tem-
perature profile forms a nearly oval shape around the
slot. The areas with highest temperature value (hot
zones) occur in the vicinity of the slot of the single-slot
MW antenna. This happens because the blood flow in
the void of the porous media model is often very slow
and therefore has a small effect on the temperature pro-
file within the porous liver tissue. It is the reason why
the present model is applicable to use in this problem.
Meanwhile, the porous media model can also show the

blood velocity profile as the result of effects of density
variation due to thermal gradients, which corresponds
to the MW energy absorbed in the transport of blood.
The blood circulation presented in this article could
possibly occur in a realistic situation due to its very
high temperature and high energy density in the MW
ablation process.

Tumor diameter effects

The effects of then tumor diameter on the SAR profile
within the porous liver tissue at P = 10 W,
f = 2.45 GHz, fn = 0.6, ft = 0.7, and t = 300 s are
shown in Figure 5.Figure 5(a)–(c) shows the SAR pro-
file of the porous liver tissue at the tumor diameters of
1.4, 2.0, and 2.6 cm, respectively. These figures illus-
trate the volumetric heating effect expected from MW
ablation, where a hot spot zone occurs at the position
near the end tip and the slot of the single-slot MW
antenna. The calculated results for SAR profile are
consistent closely with the experimental SAR profile in
the research of Deshazer et al.40 MW power delivered
from the antenna propagates inside the tumor and the
normal tissue and is transformed into the thermal
energy by electromagnetic heating. In all tumor dia-
meters, the SAR profile curves form a nearly oval dis-
tribution around the slot and its highest value near the
antenna slot. It then reduces by distance, leading to a
higher value of SAR in the tumor than the normal tis-
sue. Nevertheless, the volumetric SAR pattern within
the porous liver tissue in the case of a greater tumor
diameter provides a broader area of heat dissipation to
the surrounding tissue near the slot of the antenna
compared with result calculated for a smaller tumor
diameter.

Figure 6(a)–(c) shows the effects of the tumor dia-
meter on the temperature profile within the porous
liver for tumor diameters of 1.4, 2.0, and 2.6 cm,
respectively. This figures show that the temperature
profile follows the SAR profile quite well. That is a
higher temperature value location corresponds to a
higher SAR value in that area. The increase of tem-
perature in the porous liver tissue happens because the
absorption of the MW power as well as SAR within
the porous liver tissue, and thereafter, the absorbed
energy is converted to thermal energy. The simulated
temperature profiles are comparable with the experi-
mental temperature profiles in the research of Deshazer
et al.40 The results obtained demonstrate that the maxi-
mum temperature value is above 50�C in tumor region,
which is capable of destroying tumor in the liver tissue
(usually, tumors are destroyed at temperatures over
50�C24). However, in the case of a tumor diameter of
1.4 cm, it is established that the area surrounding the
tumor region has a temperature exceeds 50�C that will
damage the normal tissue around the tumor region. It

Figure 3. Validation of the mathematical model against Yang
et al.:12 (a) validation results of the liver tissue temperature of
bioheat model and (b) validation results of the liver tissue
temperature of bioheat model and porous media model to
experimental data.
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AQ25is found that the smaller tumor diameter gives a slightly
higher temperature value within the porous liver tissue.
Furthermore, the greater tumor diameter provides a
wider region of heat far away from the antenna because
of the effect of natural convection through the pores of
the tumor on heat transfer. This confirmed that the
natural convection due to blood circulation, which is
illustrated in Figure 7.Figure 7(a)–(c) shows the blood
velocity profile of the porous liver tissue with the fol-
lowing conditions in the previous figures at tumor dia-
meters of 1.4, 2.0, and 2.6 cm, respectively. The blood
flows are driven by the effect of buoyancy force (natu-
ral convection) due to MW energy. The flowing blood
with higher velocity acts as a heat sink and results in

dissipates the thermal heat to the surrounding tissue.
The warmer blood upward toward the top and contri-
butes to the convection cooling effect near the vicinity
of the antenna slot, while far from the antenna, the
heat source is weaker leads to lower temperatures and
colder blood with lower velocity. It is shown that the
normal tissue receives weakened MW energy with
lower porosity and a lower permeability, causing the
blood velocity within this normal tissue to be very
weak. Considering the effect of the tumor diameter on
the blood velocity, the smaller diameter yields a slightly
lower blood velocity compared to that of the greater
tumor diameter due to the weakness of the natural
convection.

Figure 4. The temperature profile in porous liver tissue at various times based on P = 10 W, f = 2.45 GHz, and D = 2.0 cm for (a)
bioheat model and (b) porous media model.
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Figure 8(a)–(c) shows the effect of tumor diameter on
the SAR distribution, the temperature distribution, and
the blood velocity distribution along the path guidance
(z = 16 mm or insertion depth of 64 mm), respectively.
From Figure 8(a), it can be observed that the slightly
changes in maximum magnitude happen with each tumor
diameter changes. The SAR distributions gradually
increase through the path guidance and quickly decrease
and have the lowest value with r = 30 mm. Figure 8(b)

shows that no change of magnitude can be seen from
each diameter uses. The temperature rapidly increases
along the path guidance and to a highly temperature
localized near the slot of the antenna and then decreases
continuously along the distance and approaches 37�C
due to the penetration depth which relates to the SAR
distribution. It is interesting to observe that the hot spot
zone happens in the tumor meaning that the temperature
in the tumor is higher than the temperature in the normal

Figure 5. The SAR profile in the porous liver tissue at various tumor diameters for (a) D = 1.4 cm, (b) D = 2.0 cm, and
(c) D = 2.6 cm.

Figure 6. The temperature profile in the porous liver tissue at various tumor diameters for (a) D = 1.4 cm, (b) D = 2.0 cm, and
(c) D = 2.6 cm.
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tissue. However, the tumor diameter has only a small
effect on the temperature distribution within the porous
liver tissue, although it has a strong effect on the blood
velocity distribution, as shown in Figure 8(c). The con-
vective heat transfer characteristic has a strong effect on
the blood velocity distribution. The blood velocity rap-
idly increases along the path guidance and reaches its
maximum value near the slot of the antenna. It then the
blood velocity slowly decreases and approaches zero to
the outer boundaries of the porous liver tissue because it
is not influenced by transmission of waves.

Tumor porosity effects

Figure 9(a) and (b) shows the effect of tumor porosity
on the temperature distribution and the blood velocity

distribution along the path guidance. The physical data
are P = 10 W, f = 2.45 GHz, fn = 0.6, D = 2.0 cm,
and t = 300 s. It is found that the temperature distribu-
tions for all porosities have the same pattern but differ
slightly in magnitude. In addition, the tumor porosity
significantly influences the temperature increase within
the porous liver tissue. Greater tumor porosity provides
greater permeability that leads to a slightly higher tem-
perature. It is also found that the greater tumor poros-
ity corresponds to greater blood velocity because the
greater tumor porosity has a large temperature gradient
produced by the MW power, causing a strong impact
of natural convection that gives a buffer characteristic
to the porous liver tissue temperature during the MW
ablation system. As expected, the blood velocity rapidly
increases along the path guidance and reaches its

Figure 7. The blood velocity profile in the porous liver tissue at various tumor diameters for (a) D = 1.4 cm, (b) D = 2.0 cm, and
(c) D = 2.6 cm.

Figure 8. The effect of tumor diameter on (a) the SAR distribution, (b) the temperature distribution, and (c) the blood velocity
distribution along the extrusion line.
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maximum value near the antenna slot and then gradu-
ally decreases and closer zero at the outer boundaries
of the porous liver tissue due to no influence of deliver-
ing wave occurs in the tumor porosities of 0.7 and 0.6.
This is because the tumor is closer to the end tip and
the slot of the single-slot MW antenna, so the higher
porosity and higher permeability than normal tissue
mean that it will receive a strong incident wave and the
blood velocity within the tumor is very strong. By con-
trast, the normal tissue receives weakened MW energy
and its lower porosity and lower permeability mean
that the blood velocity within this normal tissue is very
weak. However, in the case of a tumor porosity of 0.7,
at the outer region between the tumor and the normal
tissue, there is a small swing in the blood velocity due
to the difference in the porosity of the tumor and the
normal tissue. On the other hand, in the case of tumor
porosities of 0.4 and 0.5, the blood velocity at
r = 0.01 m is increased and reaches its maximum value
again and then gradually decreases and approaches
zero. Since the tumor has a lower porosity and a lower
permeability than normal tissue, weakened MW energy

will be absorbed, meaning that the blood velocity is
very weak. In addition, in the case of the tumor poros-
ities of 0.4 and 0.5, when the permeability of the tumor
is low, the convective heat transfer mechanism is
almost suppressed; however, conduction plays a major
role in heat transfer.

Input MW power effects

Figure 10(a)–(c) shows the effect of the input MW
power on the SAR distribution, temperature distribu-
tion, and blood velocity distribution along the path gui-
dance based on fn = 0.6, ft = 0.7, D = 2.0 cm,
f = 2.45 GHz, and t = 300 s. Once again, the findings
revealed that the temperature distribution relates to the
SAR distribution. The maximum temperature at the
higher input MW power is clearly greater than that of
the lower input MW power following SAR. Greater
input MW power, leading to a higher strength of elec-
tric field, provides greater heat generation within the
porous liver tissue, thereby increasing the maximum
temperature during the MW ablation process. The
blood velocity distributions have similar trend with the

Figure 9. The effect of tumor porosity on (a) the temperature distribution and (b) the blood velocity distribution along the
extrusion line.

Figure 10. The effect of input microwave power on (a) the SAR distribution, (b) the temperature distribution, and (c) the blood
velocity distribution along the extrusion line.
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temperature distributions which produce convective
heat transfer. Greater input MW power corresponds to
greater blood velocity within the porous liver tissue.
The explanation of the blood flow pattern was dis-
cussed in the previous topic, where the key factor
affecting the velocity of blood in the porous liver tissue
is the permeability of the layers of the tumor and nor-
mal tissue.

Conclusion

Computer simulation is necessary to improve the MW
ablation procedure. The accurate control of the lesion
size is needed for the clinical treatment with MW abla-
tion in order to guarantee destruction of the cancer tis-
sue and minimizing damage to surrounding healthy
tissue. This research is carried out to observe the effects
of tumor diameter, tumor porosity and input MW
power on the SAR, temperature, and blood velocity
profiles in two-layer porous liver tissue during MW
ablation. The results obtained accurately represent the
phenomena occurring in the porous liver tissue during
the MW ablation. The effect of tumor diameter is the
same for the SAR, temperature, and blood velocity
profiles but with slightly different amplitudes for each
case. The tumor porosity has only a small effect on the
temperature distribution, but a clear effect on the blood
velocity distribution. In addition, greater input MW
power leads to a higher SAR value, thereby increasing
the temperature and resulting in higher blood velocity
within the porous liver tissue. The temperature profiles
of the bioheat and porous media models are very simi-
lar at a particular time, but differ slightly in magnitude
because the blood flow in the void of the porous media
model has a small effect. The present model is exam-
ined for advancing the transport phenomena in biome-
dical applications.
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Abstract 

The skin is one of the sensitive organs that have complexity of the configurations. The skin 

helps protecting body from dirt, microbes and other element. In addition, the skin helps regulate 

body temperature from temperature change such as hot and cold and permits the sensations of 

touch. The temperature increase in the skin may be significantly affected by thermal physiologic 

response such as shivering, regulatory sweating and vasomotion. Due to ethical consideration, 

the study of heat transfer within the skin for experimental purposes is limited. Therefore, the 

study of heat transfer within the skin from numerical analysis is another alternative that is 

gaining attention. In this research, presents a comparison of temperature distributions in the 

multi-layer skin by using the multi-heat transfer models. The heat transfer models includes 

bioheat model, Klinger model, local thermal equilibrium (LTE) porous media model and local 

thermal non-equilibrium (LTNE) porous media model to find a model that is most appropriate. 

The skin model is consisted of three-layer components, which are epidermis, dermis and 

subcutaneous fat. The influences from external environments are systematically investigated. 

The heat transfer equations in multi-heat transfer models are solved using the finite element 

method (FEM). The results obtained in this work reveal that the proposed approach can provide 

accurate estimation the transient temperature distribution and predicting the thermal response in 

the multi-layer skin exposed to effects from external environments. 

Keywords: Heat transfer, Human skin, Multi-layer, Porous media 



                 

 
1. Introduction 

 The skin is an organ that covering or integument the body’s surface. The skin is a 

sensitive organ and has complexity of the anatomical structure. The skin is the largest organ 

of the human body [1], with a total area of about 20 square feet. The skin helps protecting 

body from dirt, microbes, sensory stimuli from the external environment and other element. 

In addition, the skin helps regulate body temperature from temperature change such as hot 

and cold; and permits the sensations of touch. Human skin can be divided into three 

components, which are epidermis, dermis and subcutaneous tissue [2-4] as shown in Fig. 1. 

The epidermis is the outermost layer of skin, provides a waterproof barrier and creates our 

skin tone, while, the dermis are found beneath the epidermis, contains tough connective 

tissue, hair follicles, and sweat glands. Further, the deeper subcutaneous tissue (hypodermis) 

is made of fat and connective tissue. 

 The temperature increases in skin maybe significantly influences the thermal 

physiologic response such as shivering, regulatory sweating and vasomotion [5].  The 

severity of the physiological effect produced by small temperature increases can be expected 

to worsen in sensitive organs. An increase of approximately 1-5°C in human body 

temperature can cause numerous malformations, temporary infertility in males, brain lesions, 

and blood chemistry changes [6]. However, the resulting thermo-physiologic response of the 

skin is not well understood due to the complexity of the problem. There have been reports on 

the effects of temperature increases on the thermo-physiologic response of the skin [5,7]. In 

order to gain insight into the phenomena occurring within the skin subjected to an imposed 

external environment, detailed knowledge of the heat transfer is necessary. The experimental 

data of heat transfer on human skin are sparse due to ethical consideration. Therefore, 

modeling of the heat transport in human skin is needed. Numerical analysis of temperature 

increases in the human skin has provided useful information on thermo-physiologic response 

for the skin under a variety of conditions. 

 The modeling of heat transport in skin was first introduced by Pennes [8] which is 

normally called bioheat equation. The bioheat equation is based on the heat diffusion 

equation, is a frequency used for analysis of heat transfer in skin [9-12].  Zhao et.al. [10] 

developed a new two level finite difference scheme for the one-dimension Pennes’s bioheat 

equation. Lv and Liu [11] investigated the dynamic response of cutaneous thermoreceptors 

(TRs) under various environmental conditions of human skin. The model consists of an 

electrical submodel and a Pennes bioheat transfer submodel. However, mathematic model 



                 

 
prediction of skin based on bioheat equation is quite good for micro vessels, in the presences 

of large vessels, more complicated models are suggested. Therefore, due to simplifications 

and shortcomings of bioheat model, other workers have established mathematical bioheat 

models by extending or modifying bioheat model [13-15]. For example, Klinger [14] 

developed a mathematical procedure using green's function to gain an exact analytical 

solution of the bioheat equation with convection terms.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Fig. 1 The structure of human skin 

 

 Furthermore, in realistic, the biological tissues such as skin are complex 

structures consisting of cells of different sizes and microvascular bed with the blood flow 

direction contains many vessels and can be regarded more accurately via porous media 

theory [16]. Utilizing porous media theory in modeling heat transfer in human tissues results 

in fewer assumptions as compared to different established bioheat transfer models [17-18]. 

Depictions of heat transport in porous tissues have been a topic of interest for many decades. 

Two different models are used for analyzing heat transfer in a porous medium; local thermal 

equilibrium (LTE) and local thermal non-equilibrium (LTNE) [19]. The LTE model is based 

on the assumption that the tissue phase temperature is equal to blood phase temperature 

everywhere in the porous medium and referred to as the one equation model [20-22]. In 

recent years, the LTNE model has received more attention to demonstrate the heat transport 

in biological media [23-25]. Utilizing the porous media theory, LTNE between the tissue and 

the blood phase is addressed and the tissue-blood convective heat exchange is taken into 

account. Volume averaging over each of the tissue and blood phases result in energy 

equations for each individual phase. Therefore, the theory of LTNE model for heat transfer 

in biological tissues is found to be most appropriate as compared to LTE model.  

Human Skin 

Epidermis      Dermis    Subcutaneous 



                 

 
 Most previous studies heat transport phenomena in skin was used bioheat equation, 

very few works have studied heat transfer based on porous media approach. Furthermore, 

they have been a few works to investigate the systematic studies on the influences of the 

blood perfusion rate, blood velocity, and external environment, especially effects of heat 

transfer model. Therefore in order to provide adequate information on the appropriate level 

of thermal physiologic response due to temperature increase in skin, it is essential to consider 

all of heat transfer models in analysis transport phenomena in human skin. 

 The aim of this research is to analyze and learn more about temperature increases on 

the human skin. Comparisons of temperature distributions in the multi-layer skin by using 

the multi-heat transfer models are presented. The heat transfer model in this study includes 

bioheat model, Klinger model, LTE porous media model and LTNE porous media model. 

The skin model is consisted of three-layer components, which are epidermis, dermis and 

subcutaneous fat. The effects of blood perfusion rate, blood velocity, and external 

environment on the temperature distributions in the skin are systematically investigated. The 

heat transfer equations in multi-heat transfer models are solved using the finite element 

method (FEM).   

 

2. Skin Model 

 In this study, an analysis of heat transfer within the multi-layered skin is considered. It is 

assumed that the skin has three-layer components namely, epidermis, dermis and 

subcutaneous fat and consider a two-dimensional model, as shown in Fig. 2. The porous skin 

model as illustrated in Fig. 3. The porous skin have been categorized into two distinct 

regions, i.e., the vascular region (blood vessels) and the extra-vascular region (cells and the 

interstitial space) and treat the whole anatomical structure as a fluid-saturated porous 

medium, through which the blood infiltrates [16-18]. The vascular region is regarded as a 

blood phase and the extra-vascular region is regarded as a tissue phase, as explained in Fig. 3. 

The porous skin is assumed to be a homogeneous and thermally isotropic as well as saturated 

porous medium. The skin total thickness is 0.006 m. The thickness and thermal properties of 

the individual skin layers are shown in Table 1 [2]. The effects of external environment i.e. 

effective heat transfer coefficient ( h ) and external environment temperature ( T ) on the 

temperature distributions in the skin are studied. The parameters of external environment for 

analysis are h  = 7 W/ m2 C  and T = 25 C  [4] and h  = 10 W/ m2 C  and T = 20 C  [26]. 

The effects of external environment is applied at time period 0 to 15 s to correspond the 



                 

 
conditions of literatures [2,4]. However, the thermoregulation mechanisms such as shivering, 

regulatory sweating and vasomotion are not taken into account in this study. Because of these 

thermoregulation mechanisms are activated while the human body is in a state of discomfort 

which this work aimed at enhancing the human thermal comfort.  

 

3. Equations for Heat Transfer Analysis 

 In this research, the comparisons of temperature distributions in the multi-layer skin by 

using the multi-heat transfer models are presented. The heat transfer model in this study 

includes bioheat model, Klinger model, LTE porous media model and LTNE porous media 

model. To simplify the problem, this research is carried on the following assumptions: 

1. The skin model is assumed in two-dimensional coordinates (x-y axis) [2,26]. 

2. The skin model is considered homogenous, thermally isotropic and is saturated with a 

fluid (blood) which the blood velocity is assumed to be constant. 

3. There is no phase change occurs in the skin, no energy exchange through the outer surface 

of the skin, and no chemical reactions occur in the skin. 

4. Neglect the effect of shrinkage of skin. 

5. The porosities and thermal properties of the skin are assumed to be constant. 

 The system of governing equations as well as initial and boundary conditions are solved 

numerically using the FEM. The concept idea for formulating control equation in this 

research is shortly illustrated below: 

3.1 The Bioheat Model: The bioheat model developed by Pennes [8] is one of the earliest 

models for heat transport in biological tissue. The transient bioheat equation which the 

metabolic heat source are applied to the skin can be written as [5,26]: 

 

        mettbbbptt
t

tp qTTCTk
t

T
C 


         (1) 

 

where subscripts t  and b  represent the tissue and blood phase, respectively, T  is the 

temperature averaged (°C),   is the density (kg/m3), pC  is the specific heat capacity ( J/kg 

.°C), k  is the thermal conductivity (W/m·°C),   is the blood perfusion rate (1/s) and metq  is 

the metabolic heat source (W/m3) , respectively. However, thermal model prediction of 

biological tissue based on bioheat equation is quite good for micro vessels, however, in the 

presences of large vessels, more complicated models are recommended. 



                 

 
3.2 The Klinger Model: The Klinger equation which is derived from Klinger model with the 

assumption of quasi-steady state as the following equation [27]: 

 

        metttbp
t

tp qTkTC
t

T
C 




.u                            (2) 

 

where   is the porosity which is the ratio of the blood volume to the total volume (-) [16], u  

is the blood phase average velocity (cm/s) which is assumed to be constant. 

 

 The main difference between Eq. (1) and Eq. (2) is found in their convection term due 

to blood flow, this term in Eq. (2) accounts for the directional effect of blood flow on the 

tissue temperature distribution, whilst, that of Eq. (1) acts as a blood perfusion term 

    tbbbp TTC  . 

 

3.3 The Local thermal non-equilibrium (LTNE) porous media model : The porous media 

model for heat transport in biological tissues is found to be most suitable since it has fewer 

assumptions than the bioheat model [28]. The transient temperature distribution within the 

porous skin is obtained by solving the energy equation of tissue and blood phases where the 

metabolic heat source is included. The governing equations in a saturated porous medium for 

tissue and blood phases incorporating with LTNE conditions can be represented as [29]: 

Tissue phase: 

 

           tmetbtbbbttbtbtefft
t

t qTTCTTahTk
t

T
C ,, 1 1  




            (3) 

 

Blood phase: 

 

        bmetbtbbbttbtbbeffbb
b

b qTTCTTahTkT
t

T
C ,,  u  






 



        (4) 

 

where  

  tefft kk  1,                      (5) 

beffb kk ,                       (6) 



                 

 
are the overall heat capacity per unit volume and overall thermal conductivity, subscripts eff , 

t  and b  represent the effective value, tissue and blood phase, respectively, tbh  is the blood to 

tissue interfacial heat transfer coefficient (W/m2°C) and tba  is the volumetric transfer area 

between the blood and the tissue (m2/ m3). The tbh  depends on the nature of the porous 

matrix and the saturating fluid and the value of this coefficient has been the subject of intense 

experimental interest. In this study, the blood to tissue interfacial heat transfer coefficient is 

selected to be 170 W/ m2.°C for all cases [23].  

 From the Eq. (3) and (4), the first, second, third and fourth terms on the right-hand 

side of equation denote heat conduction term, interstitial convection heat transfer term, blood 

perfusion term and metabolic heat source, respectively. On the other hand, the first and 

second terms on the left-hand side of Eq. (4) denotes the transient term and convection term 

due to blood flow, respectively.  

 

3.4 The local thermal equilibrium (LTE) porous media model : When LTE assumption is 

maintained, the temperature of the tissue is equal to that of the blood temperature 

)( TTT bt  . Therefore, the above Eqs. (3) and (4) can be combined into a one equation as 

follows: 

             metbtbpbptp qTkkTC
t

T
CC 




  1  u1    (7) 

 

3.5 Boundary Condition for Heat Transfer Analysis:  The time variation of the 

temperature distributions is promoted by the influence of the external environment. As shown 

in Figs. 2 and 3, the boundaries of skin correspond to the assumption are considered as 

follows:  

The left-hand side of the skin surface, the applied heat flux and eventually also of the 

conventional heat transfer at the external skin surface at x = 0 for the heat transfer analysis: 

  0, 0
0





 


tTThq
x

T
k

x

                               (8) 

The exposition of the external skin surface is desirable in applications such as in infrared 

thermotherapy. 

At the outer surface of skin is considered as adiabatic boundary condition.  

0, 0 





t
x

T

Lx

                                                           (9) 



                 

 
In addition, the internal boundary along the interfaces between variable layers of skin is 

considered as continuity boundary conditions (no contact resistant occurs). 

The initial temperature is assumed to be uniform throughout the skin:  

 0tT  = 37 °C                  (10) 

 

 

 

 

 

 

 

Fig. 2 The skin model of the problem 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Fig. 3 The porous skin model in this study 

 

4. Calculation Procedure 

 The mathematical model has been formulated to predict the temperature distribution 

in the skin. The effects of external environments are systematically investigated. The system 
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of governing equations as well as initial and boundary conditions are solved numerically 

using the FEM via COMSOLTM Multiphysics to analyze the transient problems. The skin 

FEM model is discretized using triangular elements with the Lagrange quadratic shape 

functions. In order to obtain a good approximation, a fine mesh is specified in the sensitive 

areas. The system of governing equations as well as initial and boundary conditions are 

solved with the Unsymmetric Multifrontal Method (UMFPACK) solver to approximate 

temperature distribution across each element. The convergence test is carried out to identify 

the suitable numbers of element required and to assure that the transient solution is accurate. 

The number of elements where solution is independent of mesh density is found to be around 

58,956 elements. It is reasonable to confirm that, at this number of element, the accuracy of 

the simulation results is independent from the number of elements through the calculation 

process. 

 The porosity of 0.025 is selected for investigating the tissue and blood temperature 

distributions within porous skin in this study [30]. The relationship between blood velocity, 

porosity and volumetric transfer area between the blood and the tissue are given in Table 2 

[30]. The blood velocity and volumetric transfer area are constant and are relevant to the 

different generations of the vasculature which taken from the literature.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



                 

 
Table 1 : The thickness and thermal properties of the individual skin layers [2]. 

Parameters Layers Value 

Density (kg/m3)  Epidermis 

Dermis 

Subcutaneous fat 

Blood 

1190.0   

1116.0   

971.0     

1060.0   

Thermal conductivity (W/mC) Epidermis 

Dermis 

Subcutaneous fat 

Blood 

0.235   

0.445   

0.185   

0.5 

Specific heat (J/kgC) Epidermis 

Dermis 

Subcutaneous fat 

Blood 

3600.0   

3300.0   

2700.0   

3770.0   

Metabolic heat generation (W/m3) Epidermis 

Dermis 

Subcutaneous fat 

Blood 

368.1   

368.1   

368.3   

N/A 

Thickness (m) Epidermis 

Dermis 

Subcutaneous fat 

Blood 

0.0001     

0.0015     

0.0044     

N/A 

N/A -Non-applicable 

 

 

Table 2 : The volumetric transfer area between the tissue and the blood at  = 0.025 [30] 

Porosity 

 (-) 

Volumetric transfer area between the tissue and the blood (m2/m3) 

u = 0.4 cm/s u = 2 cm/s u = 3 cm/s u = 3.4 cm/s 

 = 0.025 667 400 200 143 

 



                 

 
5. Results and Discussion 

 In this study, the effects of blood perfusion rate, blood velocity, external environment 

and heat transfer model on the temperature distributions in the skin are systematically 

investigated. 

 

5.1 Validation of the Model 

 In order to perform verification of the models presented here, the simulated results is 

validated against the numerical results obtained with the same geometric model and same 

conditions obtained by Xu at al. [2]. In the validation case the effects of blood perfusion rate 

at 0 ml/ml/s, 0.025 ml/ml/s, 0.050 ml/ml/s and 0.100 ml/ml/s on the temperature distribution 

are systematically investigated. The boundary condition surface at the left hand side of skin is 

considered as fixed temperature at 90 °C. The result of the validation test case is illustrated in 

Fig. 4 and clearly shows good agreement of the temperature distributions of skin between the 

present study and that of Xu at al. [2]. This favorable comparison lends confidence in the 

accuracy of the present numerical model and ensures that the numerical model can accurately 

represent the phenomena occurring in skin. Furthermore, it is found that the temperature 

value decreases exponentially in the deeper layers of the skin. The obtained results also 

showed that the highest blood perfusion rate has lower temperature value than lower blood 

perfusion rate. This is due to the highest blood perfusion rate cause highest convection term 

due to blood flow lead to lower temperature value. 
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Fig. 4 Comparison of the calculated temperature distribution to the temperature distribution 

obtained by Xu at al. [2] 

 

 



                 

 
5.2 Effects of Blood Perfusion Rate and Heat flux 

 The simulation results of temperature distribution of skin with bioheat model at the x 

= 0 m and at time of 15 s are shown in Fig. 5. Fig. 5(a) illustrates the effects of blood 

perfusion rate on the temperature distribution in skin which the heat fluxes of 1000 W/m2. It 

found that the temperature distributions results correspond to the temperature distributions in 

the skin with previous Figure. The highest blood perfusion rate has lower temperature value 

than lower blood perfusion rate. The effects of heat flux on the temperature distribution in 

skin which the blood perfusion rate to be constant of 0.100 ml/ml/s are demonstrates in Fig. 

5(b). It is observed that the distributions of skin temperatures are increases with increases in 

heat flux. This is because an increase in the heat flux results in a higher heat generation rate 

in a skin, which causes its temperature to rise. 
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(b) 

Fig. 5 The simulation results of temperature distribution of skin with bioheat model at the x = 

0 m and at time of 15 s; (a) The effects of blood perfusion rate on the temperature distribution 

in skin which the heat flux of 1000 W/m2 and (b) The effects of heat flux on the temperature 

distribution in skin which the blood perfusion rate to be constant of 0.100 ml/ml/s. 

 



                 

 
5.3 Effects of Thermal Models 

 Fig. 6 depicts the temperature distribution in skin for four different blood velocities 

(u) at the x = 0 m versus thermal models based on porosity ( ) of 0.025 and time of 15 s. The 

blood velocities (u) of 0.4 cm/s, 2 cm/s, 3 cm/s and 3.4 cm/s are selected for study and 

demonstration. Figs. 6(a) and 6(b) show the tissue temperature distribution of the Klinger 

model and LTE model, respectively. While, Figs. 6(c) and 6(d) show the tissue and blood 

temperature distributions of the LTNE model, respectively. It is found that the tissue 

temperature distributions of the Klinger model and the tissue temperature distribution of the 

LTE model have similar trends with a slight difference in magnitude. The distributions of 

temperatures are decreases with increases in blood velocities. This is due to the two models 

have magnitude of convection term are slight difference as shown in Eq. (2) and Eq. (7). 

Consider the different of tissue and blood temperature distributions from LTNE model in Fig. 

6(c) and Fig. 6(b), it is found that the distributions of tissue and blood temperatures are 

decreases with increases in blood velocities. From Fig. 6(c), it is observed that the tissue 

temperature distribution of the LTNE model have similar trends with a slight difference in 

magnitude, whilst, the simulated blood temperature distribution pattern of the LTNE model 

(Fig. 6(d)) is in contrast. It can be clearly seen that the blood temperatures are decreases with 

increases in blood velocities. In addition, it is shown that the tissue temperature and blood 

temperature are very similar trends at blood velocity to be 0.4 cm/s and 2 cm/s. It can be 

concluded that the LTE model is suitable for a predicted the distribution of temperature when 

the blood velocity to be 0.4 cm/s and 2 cm/s for this condition. While, the difference between 

the temperatures of two phases can see clearly in case blood velocity to be 3 cm/s and 3.4 

cm/s. This shows that the LTE assumption is not valid for higher blood velocity. On the other 

hand, when blood velocity to be 3 cm/s and 3.4 cm/s the LTNE assumption for heat transfer 

analysis needs to be utilized because of the difference of temperature in two phases varies 

significantly. This is because the effects of volumetric transfer area between the tissue and 

the blood. 

 

5.4 Effects of External Environment 

 External environmental conditions of the skin surface will be effect on the 

temperature increase within the skin. In this section, discusses the effect of external 

environment temperature ( T ) and effective heat transfer coefficient ( h ) on tissue and blood 

temperatures of LTNE model. The simulation results of temperature distribution with LTNE 



                 

 
model at the x = 0 m and at time of 15 s at various T and h  with different blood velocities 

(u) are shown in Fig. 7. Fig. 7(a) shows the tissue and blood temperature distributions in skin 

at various T and h  based on heat fluxes of 1000 W/m2, blood perfusion rate of 0.025 

ml/ml/s, blood velocity of 0.4 cm/s and time of 15 s. While, Fig. 10(b) displays the tissue and 

blood temperature distributions in skin at various T and h  based on heat fluxes of 1000 

W/m2, blood perfusion rate of 0.025 ml/ml/s, blood velocity of 3.4 cm/s and time of 15 s. It is 

found that the tissue and blood temperature distributions with h  of 7 W/m2°C and T  of 25 

°C higher than tissue and blood temperature distributions with h  of 10 W/m2°C and T  of 20 

°C. In addition, the results also supported the past results that the LTE model is suitable for 

lower blood velocity, while the LTE model is appropriate for higher blood velocity. 

 

6. Conclusions 

 In this study, investigates the temperature distribution within the skin during influenced 

by the external environment. The effects of blood perfusion rate, blood velocity, effective 

heat transfer coefficient, external environment temperature and heat transfer model on the 

temperature distributions in the skin are systematically investigated. Comparisons of 

temperature distributions in the three-layer skin by using the multi-heat transfer models are 

presented. The heat transfer models includes bioheat model, Klinger model, LTE porous 

media model and LTNE porous media model to find a model that is most suitable. FEM is 

applied for modeling of numerical simulations to analyze the temperature changes in layers 

of skin. It is found that the distributions of temperatures are decreases with increases in blood 

velocities. The obtained results found that the predicted temperature distribution with the 

Klinger model is the same as the pattern of the temperature distribution with the LTE model. 

Moreover, the results show that the LTE model is suitable for predicting the temperature 

distribution when the blood velocities to be 0.4 cm/s and 2 cm/s, whilst, in case of blood 

velocities to be 3 cm/s and 3.4 cm/s the LTNE assumption for heat transfer analysis needs to 

be utilized. It is shown that the theory of porous media for heat transfer in biological tissues 

to be most appropriate since it contains fewer assumptions as compared to different bioheat 

models.  
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(d) 

Fig. 6 The simulation results of temperature distribution in skin for four different blood 

velocities (u) at the x = 0 m versus thermal models based on porosity of 0.025 and time of 15 



                 

 
s using  (a) Klinger model (b) LTE model (c) LTNE model (tissue temperature) and (d) LTE 

model (blood temperature) 

 

36

37

38

39

40

41

42

0 0.2 0.4 0.6 0.8 1

T
em

p
er

at
u

re
 (

° C
)

z/H

Dermis Subcutaneous FatEpidermis

LTNE Model - 0.4 cm/s 

h = 7 W/m2°C , T = 25 °C - Tt
h = 7 W/m2°C , T = 25 °C - Tb
h = 10 W/m2°C , T = 20 °C - Tt
h = 10 W/m2°C , T = 20 °C - Tb

 

(a) 

 

36

37

38

39

40

41

42

0 0.2 0.4 0.6 0.8 1

T
em

p
er

at
u

re
 (

° C
)

z/H

Dermis Subcutaneous FatEpidermis

LTNE Model - 3.4 cm/s 

h = 7 W/m2°C , T = 25 °C - Tt
h = 7 W/m2°C , T = 25 °C - Tb
h = 10 W/m2°C , T = 20 °C - Tt
h = 10 W/m2°C , T = 20 °C - Tb

  

(b) 

 

Fig. 7 The simulation results of temperature distribution in skin with LTNE model at the x = 

0 m and at time of 15 s at various T and h  with different blood velocities (u);  (a) blood 

velocity of 0.4 cm/s and (b) blood velocity of 3.4 cm/s 
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