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Einleitung

Der Einsatz von Ultraschall als nichtinvasive und nicht-
ionisierende Therapieform gewinnt in der modernen Me-
dizin immer mehr an Bedeutung. Neben den bereits eta-
blierten Anwendungen in der Lithotripsie werden neue
Anwendungsgebiete, wie die Tumorbehandlung mittels
Ultraschall-Thermotherapie (USTT), erschlossen. Bei
der USTT wird eine thermische Zerstorung innerhalb we-
niger Sekunden durch Uberhitzung des Tumorgewebes
auf bis zu 90°C angestrebt. Dies erfolgt unter Einwir-
kung von hochintensivem fokussiertem Ultraschall (HI-
FU). Aufgrund der sehr kurzen Behandlungszeit und
der Nichtinvasivitit ergibt sich die Aufgabe, die richti-
ge Dosierung bereits vor der Therapie, durch eine geeig-
nete Wahl der zur Verfiigung stehenden Parameter am
Ultraschall-Sender, festzulegen. Die Einbeziehung von Si-
mulationen zur Therapieplanung ist daher sinnvoll.

In der vorliegenden Arbeit wird ein speziell fiir
die USTT entwickeltes Simulationsprogramm vorge-
stellt. Ein Vollwellenanalyse-Modell, basierend auf einem
FDTD-Algorithmus, beschreibt die nichtlineare Ultra-
schallausbreitung durch démpfendes Gewebe unter Ein-
wirkung von HIFU. Das Temperaturverhalten des Ge-
webes wird hierbei von der absorbierten Ultraschallener-
gie als Wiarmequelle dominiert. Anhand verschiedener Si-
mulationen werden die Einfliisse der variablen Parame-
ter am Sender (Signalform, Frequenz, Anfangsdruck) auf
die absorbierte Ultraschallenergie im Gewebe dargestellt.
Weiterhin wird durch die Beriicksichtigung temperatur-
abhingiger Parameter untersucht, inwieweit sich, auf-
grund der starken Erwirmung, eine Selbstbeeinflussung
der Therapie ergibt.

Mathematisches und numerisches Modell

Das Berechnungsverfahren basiert auf einer Kleinsignal-
Niherung der nichtlinearen hydrodynamischen Grund-
gleichungen, mit Beriicksichtigung von Termen bis zur
zweiten Ordnung. Charakteristisch bei HIFU ist die
nichtlineare Aufsteilung des Anfangssignals bis zur Aus-
bildung von Stoflwellen im Fokusgebiet. Eine Formulie-
rung der Grundgleichungen in Erhaltungsform gewihr-
leistet die hinreichend genaue Approximation dieser
StoBwellen. Die Eignung dieser Vorgehensweise wur-
de durch den Vergleich mit Mefldaten demonstriert
[Ste98]. Die Dampfung von Korpergewebe kann durch
ein Frequenz-Potenzgesetz formuliert werden. Sie verhilt
sich ~ f¥% mit einem fiir Weichgewebe typischen Ex-
ponenten 1 < y < 2 [Duc90]. Diese frequenzabhingige
Déampfung wird in das Gesamtmodell iiber einen zeit-
diskreten Operator integriert. Hierdurch wird eine gu-
te Approximation des physikalischen Ddmpfungsverhal-
tens erreicht [Ste98]. Das Wirmeverhalten des Gewebes
wird mit der Bio-Heat-Transfer-Equation (BHTE) nach

Pennes [Pend8] beschrieben. Im Gesamtmodell kann die
Temperaturabhingigkeit der Gewebeparameter beriick-
sichtigt werden, was tiber einen Riickkopplungsmecha-
nismus die Ausbreitung und Absorption des Ultraschalls
sowie das Wiarmeverhalten beeinflusst und somit zu einer
selbstkonsistenten Modellierung der USTT fiihrt.

Simulationen

Die vorgestellten Ergebnisse basieren auf einer realitéts-
nahen Simulationsanordnung der Therapie zur Behand-
lung eines Nierentumors mit einer Gewebeschichtung wie
in Abbildung 1 dargestellt. Uber eine Wasservorlauf-
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Abbildung 2: Verwendete Signalformen

strecke wird Ultraschall vom Sender in den Korper des
Patienten eingestrahlt und in den Fokus gebiindelt. Der
Einfluf} der am Sender einstellbaren Grofien auf die ab-
sorbierte Energie im Gewebe wird anhand zweier Signal-



formen, eines pulsférmigen und eines CW-Signals, unter-
sucht. Diese sind charakterisiert durch den Anfangsdruck
pa und die Puls- bzw. Periodendauer T}, (Abbildung
2). Sowohl durch eine Erhshung des Anfangsdruckes,
als auch durch eine kiirzere Signaldauer, gewinnt der
nichtlineare Charakter der Ausbreitung an Bedeutung.
Vielfach werden in der Praxis die nichtlinearen Effekte
vernachlissigt und die Belastung des Gewebes wird mit
einfachen linearen Modellen abgeschétzt. Der Vergleich
zwischen linearer und nichtlinearer Simulation bei unter-
schiedlichen Anfangsdriicken, bzw. Frequenzen ist in den
Abbildungen 3 und 4 dargestellt. Hier wird jeweils die
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Abbildung 3: Axialer Schnitt durch absorbierte
Energiedichte fiir CW-Sinus mit
pPA = 0.5 MPa

absorbierte Energiedichte im Gewebe nach Durchlaufen
eines Pulses, bzw. einer Wellenlénge des CW-Signals be-
trachtet. Die Materialgrenzen und der geometrische Fo-
kus sind durch gestrichelte Linien gekennzeichnet. Es
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Abbildung 4: Axialer Schnitt durch absorbierte
Energiedichte fiir Puls mit
T, = 2.5 ps

wird deutlich, dafl mit zunehmender Frequenz und Am-
plitude, aufgrund der stiirkeren Aufsteilung des Signals,
die absorbierte Energie im Gewebe iiberproportional zu-
nimmt und mit linearen Modellen stark (in Abbildung 4
bis zu einem Faktor 2.7 im Maximum) unterschétzt wird.

Beriicksichtigt man nun noch die Temperaturabhéngig-
keit der Gewebeparameter, so verdndern sich Aus-
breitung und Absorption des Ultraschalls durch die
Erwirmung des Gewebes. Abbildung 5 zeigt die Tem-
peraturverteilung auf der Achse fiir konstante, bzw.
mit der Temperatur variierende Gewebeparameter, zu
den Zeitpunkten 1.5s und 4.5s bei kontinuierlicher Ul-
traschalleinstrahlung. Als Anfangsbedingungen wurden
22°C Wasser- und 37°C Gewebetemperatur gewéhlt.
Nach 1.5s ergeben sich nur geringe, nach 4.5s deutlich
unterschiedliche Temperaturverteilungen. Mit variablen
Parametern ist nach 4.5s die angestrebte Temperatur von
90°C erreicht, wihrend mit konstanten Parametern zu
dieser Zeit im Maximum nur 65°C prognostiziert werden.
Vor allem die mit steigender Temperatur héhere Ddmp-
fung fithrt zu deutlich unterschiedlichen Verteilungen.

T[*C] — 4.5s, Param. variabel ;
go|~ - 4.5s, Param. konstant | 8

== 1.5s, Param. variabel |

“““ 1.5s, Param. konstant |

701 =5 ‘ |

b : ST

60 | | o

50F ial 1 R

400 NS -
300 o
S | |

207004 005 006 007 008 009 01

z[m]

Abbildung 5: Axialer Schnitt durch Temperatur-
verteilung bei Einstrahlung mit
CW-US: f =400 kHz, ps = 0.5 MPa

Schluflfolgerungen

Die Simulationsergebnisse verdeutlichen, daf die im
Gewebe induzierte Wirmequelle und damit die Tem-
peraturverteilung von den nichtlinearen Effekten bei
Ausbreitung und Absorption des Ultraschalls mit ge-
prigt wird. Die sich infolge der Erwdrmung &dndernden
Ausbreitungs- und Dampfungseigenschaften der Gewebe
filhren zu einer Selbstbeeinflussung der Therapie. Beide
Effekte sind nicht vernachlissigbar und miissen somit bei
der Therapieplanung berticksichtigt werden.
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