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STRESZCZENIE

Jedn¡ z nowatorskich metod nieinwazyjnego termicznego niszczenia litych guzów nowotwo-

rowych jest technika ablacyjna HIFU (High Intensity Focused Ultrasound), która polega

na szybkim (< 3 s) nagrzaniu maªej obj¦to±ci guza usadowionego gª¦boko pod skór¡ do

temperatury powy»ej 56◦C, co prowadzi do jej koagulacyjnej martwicy nie uszkadzaj¡c ota-

czaj¡cych tkanek. Obj¦to±¢ nowotworu jest znacznie wi¦ksza od obj¦to±ci zmiany martwiczej,

formowanej na skutek jego pojedynczej ekspozycji na wi¡zk¦ HIFU i odzwierciedlaj¡cej jej

obj¦to±¢ ogniskow¡, dlatego dla zniszczenia caªego guza konieczne jest przeskanowanie caªej

jego obj¦to±ci ogniskiem wi¡zki HIFU. Do tego potrzebne jest zaplanowanie wielokrotnej

sonikacji tkanki wi¡zk¡ HIFU. Celem tej pracy byªo opracowanie metody predykcji nume-

rycznej i optymalizacji czasowej planu zautomatyzowanej terapii ablacyjnej HIFU oraz jej

wery�kacja eksperymentalna na próbkach tkanek ex vivo.

Ten problem zostaª rozwi¡zany i przedstawiony w rozprawie.

W cz¦±ci eksperymentalnej wyznaczono:

� progow¡ moc akustyczn¡ zdoln¡ utworzy¢ zmian¦ nekrotyczn¡ w tkance ex vivo w ci¡gu

3 s,

� zale»no±¢ lokalizacji oraz wielko±ci zmiany nekrotycznej od parametrów akustycznych

wi¡zki HIFU,

� czas temperaturowej relaksacji tkanki.

Na podstawie otrzymanych wyników opracowano przestrzenny plan wielokrotnych sonikacji

i zwery�kowano dokªadno±¢ pokrycia nekroz¡ zaplanowanej obj¦to±ci.

Obj¦to±¢ zmiany nekrotycznej wedªug opracowanego planu ablacyjnego zostaªa obliczo-

na numerycznie - korzystaj¡c z modelu k-Wave rozwi¡zuj¡cego nieliniowe równanie falowe



drugiego rz¦du metod¡ k-przestrzeni pseudo-spektralnej oraz równanie transferu ciepªa dla

tkanek ex vivo i zwery�kowana eksperymentalnie.

Zgodno±¢ w granicach niepewno±ci prognozowanych wyników numerycznych z danymi

eksperymentalnymi pozwoliªa wykorzysta¢ ten model do optymalizacji czasowej procedury

ablacji uzyskuj¡c prawie 11-krotne skrócenie czasu terapii ablacyjnej HIFU.

Zaproponowane i zwery�kowane eksperymentalnie rozwi¡zanie ma du»e znaczenie po-

znawcze oraz jest przydatne w praktyce do bada« przedklinicznych na maªych zwierz¦tach.
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ABSTRACT

One of the novel methods of non-invasive thermal destruction of solid tumors is the ablative

HIFU (High Intensity Focused Ultrasound) technique, which consists in rapid (< 3 s) heating

of the small volume of the tumor seated deep under the skin to a temperature above 56◦C,

which leads to its coagulative necrosis without damaging the surrounding tissues. The volume

of the tumor is much larger than the volume of the necrotic lesion formed as a result of its

single exposure to the HIFU beam and re�ecting its focal volume, therefore in order to

destroy the entire tumor it is necessary to scan its entire volume with the focus of the HIFU

beam. For this, it is necessary to plan multiple sonications of the tissue with the HIFU

beam. The aim of this work was to develop a method for numerical prediction and temporal

optimisation of a plan for automated HIFU ablative therapy and its experimental veri�cation

on ex vivo tissue samples.

This problem was solved and presented in the thesis.

In the experimental part, the following were determined:

� threshold acoustic power capable of creating a necrotic lesion in ex vivo tissue within

3 s,

� dependence of the location and size of necrotic lesion on acoustic parameters of HIFU

beam,

� the temperature relaxation time of the tissue.

Based on the obtained results, a spatial plan of multiple sonications was developed and the

accuracy of necrotic coverage of the planned volume was veri�ed.

The volume of necrotic lesion according to the developed ablation plan was calculated

numerically - using the k-Wave model solving the second-order nonlinear wave equation by
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the k-space pseudo-spectral method and the heat transfer equation for ex vivo tissues and

veri�ed experimentally.

The agreement within the uncertainty limits of the predicted numerical results with

the experimental data allowed the use of this model for time optimisation of the ablation

procedure, obtaining an almost 11-fold reduction in the time of HIFU ablation therapy.

The proposed and experimentally veri�ed solution is of great cognitive importance and

useful in practice for preclinical studies on small animals.
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Rozdziaª 1

WST�P

Choroby nowotworowe na ±wiecie stanowi¡ obecnie drug¡ przyczyn¦ zgonów [1] oraz jeden

z najpowa»niejszych problemów dla sªu»by zdrowia. Popyt na nowe przeciwnowotworowe

terapie, nap¦dzany wzrostem cz¦sto±ci wykrywania nowotworów oraz pojawianiem si¦ sku-

tecznych ale bardzo drogich nowatorskich metod leczenia, stale ro±nie. W Polsce koszty

onkologiczne w 2019r. wyniosªy ok. 10.4 mld zªotych [2], co stanowiªo 10.7 % wydatków

na ochron¦ zdrowia. Konwencjonalne metody leczenia raka, obejmuj¡ce gªównie operacje

chirurgiczne oraz chemio- i/lub radioterapie, s¡ obarczone ró»nymi powikªaniami, prowa-

dz¡cymi do innych chorób lub ±mierci, oraz dªugotrwaªym pobytem w szpitalu i okresem

rekonwalescencji. Gªównym celem nowych metod leczenia jest zmniejszenie kosztów terapii

oraz niepo»¡danych efektów ubocznych. W ostatnich latach zaproponowano kilka nowych

przeciwnowotworowych podej±¢ terapeutycznych, a jednym z nich jest technologia wyko-

rzystuj¡c¡ zogniskowane ultrad¹wi¦ki o du»ym nat¦»eniu (HIFU - High Intensity Focused

Ultrasound). Technika HIFU stosowana jest od niedawna w praktyce klinicznej na ±wiecie

do termoablacyjnego niszczenia litych nowotworów o wyra¹nie zarysowanych granicach, np.

raka prostaty, nerek, w¡troby, piersi, a tak»e mi¦±niaków macicy [3]. Przewag¡ techniki HIFU

nad innymi metodami leczenia nowotworów jest jej znacz¡ca nieinwazyjno±¢ (brak ingerencji

chirurgicznej), dzi¦ki czemu ryzyko infekcji jest drastycznie zmniejszone, brak promieniowa-
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nia jonizuj¡cego, mo»liwo±¢ wielokrotnego powtarzania zabiegu, minimalne powikªania po

nim a w konsekwencji znacznie mniejsze koszty leczenia [3].

Kliniczne zastosowania termoablacyjnej techniki HIFU byªy badane w ró»nych dziedzi-

nach medycyny, m. in. w neurochirurgii, okulistyce, urologii, ginekologii i onkologii [4]�[8].

Wst¦pne doniesienia wskazuj¡, »e zalety tej techniki, a mianowicie: jej nieinwazyjny charak-

ter, zminimalizowany ból dla pacjenta, niskie koszty zabiegu, brak blizn, szybszy powrót do

zdrowia, teoretycznie nieograniczona ilo±¢ powtarzanych zabiegów oraz brak promieniowania

jonizuj¡cego, uzasadniaj¡ potrzeb¦ dalszych bada« nad t¡ technologi¡. Stopie« zaawansowa-

nia bada« dotycz¡cych stosowania techniki HIFU do termoablacyjnego leczenia litych guzów

nowotworowych zlokalizowanych w ró»nych narz¡dach jest zró»nicowany [9]. Technika HIFU

posiada tak»e kilka ogranicze«, m.in. ko±ci i gazy s¡ istotn¡ przeszkod¡ w propagacji fal aku-

stycznych, dlatego, np. nowotwory umiejscowione w pªucach nie nadaj¡ si¦ do termoablacji

ultrad¹wi¦kowej. Oprócz tego, ruch oddechowy organów podczas procedury ablacji HIFU

mo»e prowadzi¢ do niecaªkowitego zniszczenia nowotworu. Ograniczeniem jest tak»e maªa

obj¦to±¢ tkankowa, w której powstaje martwica po pojedynczej ekspozycji na wi¡zk¦ HIFU,

co znacznie wydªu»a proces terapii w przypadku nowotworów o rozmiarach istotnie wi¦k-

szych od rozmiarów elipsoidalnej obj¦to±ci ogniska wi¡zki [4]. Sko«czona warto±¢ ogniskowej

[10] równie» stanowi ograniczenie gª¦boko±ci stosowania techniki HIFU pod skór¡. Podsumo-

wuj¡c, technika HIFU staje si¦ bezpieczn¡, skuteczn¡ i korzystn¡ pod ró»nymi wzgl¦dami

technologi¡ leczenia litych guzów nowotworowych i mo»e odegra¢ istotn¡ rol¦ w przyszªej

praktyce onkologicznej.

1.1. Zasada dziaªania techniki HIFU

Podstawowym celem wielu terapeutycznych zastosowa« zogniskowanych fal ultrad¹wi¦ko-

wych jest nagrzanie leczonej tkanki. Zasada dziaªania techniki HIFU polega na szybkim
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(< 3 s) nagrzaniu maªej obj¦to±ci wewn¡trz tkanki (odzwierciedlaj¡cej obj¦to±¢ ogniska wi¡z-

ki HIFU ) do temperatury powy»ej 56◦C, co prowadzi do jej koagulacyjnej martwicy [11] (na

skutek absorpcji energii fal ultrad¹wi¦kowych oraz kawitacji niszcz¡cej tkank¦ mechanicznie)

nie uszkadzaj¡c otaczaj¡cych tkanek. Jednym z pierwszych udokumentowanych eksperymen-

tów przedstawiaj¡cych generacj¦ ciepªa w organizmie byªo nagrzanie ko±ci kurczaka w 1932

[12] stosuj¡c zaproponowany przez P. Langevin'a ukªad [13]. Przez nast¦pne lata opraco-

wywano technik¦ ogniskowania ultrad¹wi¦ków i w 1942 roku John G. Lynn i wspóªautorzy

[14] wykonali pierwsz¡ ablacj¦ tkanki przy pomocy HIFU, jednak gªówne zainteresowanie

HIFU rozpocz¦ªo si¦ pod koniec lat 80-tych, kiedy to pierwsze urz¡dzenie wykorzystuj¡ce

zogniskowane ultrad¹wi¦ki zostaªo zatwierdzone przez U.S. Food and Drug Administration -

FDA [15].

Urz¡dzenia ablacyjne HIFU stosowane obecnie w praktyce klinicznej dziel¡ si¦ na po-

zaustrojowe i doodbytnicze. W urz¡dzeniach pozaustrojowych przetwornik HIFU znajduje

si¦ poza ciaªem pacjenta a ognisko generowanej wi¡zki HIFU wnikaj¡cej do ciaªa przez skó-

r¦ jest nacelowane na wn¦trze guza zlokalizowanego gª¦boko pod skór¡. Takie urz¡dzenia

s¡ stosowane do leczenia nowotworów piersi, w¡troby, nerek oraz mi¦±niaków macicy [9].

Doodbytnicze urz¡dzenia HIFU s¡ stosowane do leczenia raka prostaty[16].

Skupienie energii fal ultrad¹wi¦kowych o du»ym nat¦»eniu w maªej lokalnej obj¦to±ci

wewn¡trz leczonej tkanki mo»na uzyska¢ stosuj¡c jednoelementowy przetwornik piezoelek-

tryczny w ksztaªcie sferycznej misy o du»ej ±rednicy (od 6 cm do 20 cm) i zbli»onym do

niej promieniu krzywizny lub rozmieszczaj¡c wiele maªych pªaskich przetworników na ku-

listej powierzchni misy [16]. Typowa szeroko±¢ wi¡zki HIFU stosowanej do leczenia guzów

umiejscowionych w tkankach mi¦kkich waha si¦ w granicach 0.5 mm�3 mm [10], [17], [18]

w pªaszczy¹nie ogniska (dla −6 dB spadku ci±nienia), a dªugo±¢ strefy ogniskowej w grani-

cach 3 mm�15 mm [18]�[20]. Te wielko±ci zale»¡ od geometrii i parametrów akustycznych

(±redniej mocy, cz¦stotliwo±ci, czasu trwania generowanych impulsów i wspóªczynnika wy-

peªnienia) stosowanej wi¡zki, a tak»e akustycznych i termicznych wªa±ciwo±ci tkanek przez
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które si¦ ona propaguje. Wielko±¢ guzów jest znacznie wi¦ksza od obj¦to±ci ogniska wi¡zki

HIFU, dlatego aby martwica obj¦ªa nowotwór w caªo±ci niezb¦dne jest jego zeskanowanie

ogniskiem wi¡zki HIFU po caªej obj¦to±ci.

W urz¡dzeniach HIFU starszej generacji skanowanie guza odbywa si¦ przy u»yciu wi¡zki

generowanej przez jednoelementowy przetwornik (ze staª¡ ogniskow¡ oraz wielko±ci¡ ogniska)

przesuwany mechanicznie za pomoc¡ ukªadu precyzyjnego pozycjonowania. Takie urz¡dze-

nia zazwyczaj s¡ stosowane do bada« laboratoryjnych ze wzgl¦du na prostot¦ i maªy koszt

rozwi¡zania.

Dzi¦ki rozwojowi w dziedzinie elektroniki oraz technologii wytwarzania wieloelemento-

wych przetworników piezoelektrycznych staªa si¦ mo»liwa budowa urz¡dze« HIFU nowszej

generacji, w których ogniskowanie i skanowanie wi¡zki odbywa si¦ poprzez elektroniczne

sterowanie amplitud¡ i faz¡ impulsów pobudzaj¡cych ka»dy element przetwornika osobno.

Wieloelementowe gªowice fazowe zapewniaj¡ szybsze przesuwanie ogniska wi¡zki HIFU w

obr¦bie guza i daj¡ wi¦ksze mo»liwo±ci regulacji jego geometrycznych wymiarów poprzez

jednoczesne tworzenie wielu ognisk [16].

Zmiany martwicze indukowane w guzie po wielokrotnej ekspozycji na wi¡zk¦ HIFU, mog¡

nachodzi¢ na siebie lub by¢ rozdzielone. Konieczno±¢ pokrycia nekroz¡ caªej obj¦to±ci gu-

za wymaga zastosowania poprawnie dobranych parametrów akustycznych, m.in. nat¦»enia

wi¡zki w ognisku oraz odst¦pu przestrzennego i czasowego pomi¦dzy ekspozycjami podczas

skanowania.

Wybór optymalnej cz¦stotliwo±ci wi¡zki HIFU zale»y od specy�ki leczonego narz¡du i

stanowi kompromis pomi¦dzy gª¦boko±ci¡ umiejscowienia nowotworu pod skór¡ a po»¡dan¡

szybko±ci¡ wzrostu temperatury. Wykazano [21], »e do lokalnego nagrzania guzów usado-

wionych gª¦boko w tkankach mi¦kkich najbardziej nadaj¡ si¦ fale o cz¦stotliwo±ci zbli»onej

do 1 MHz, natomiast do leczenia guzów umiejscowionych blisko powierzchni przetwornika

(np. rak prostaty) stosowane s¡ wy»sze cz¦stotliwo±ci (np. 4 MHz) [22]. Do leczenia gª¦bo-

ko umiejscowionych guzów, gdy na drodze propagacji fal znajduj¡ si¦ silnie tªumi¡ce tkanki
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(np. w przezczaszkowej terapii ablacyjnej guzów mózgu), stosuje si¦ ni»sze cz¦stotliwo±ci (ok.

0.6 MHz) [23], [24].

Jak ju» wspomniano wy»ej przetworniki HIFU w pozaustrojowych urz¡dzeniach maj¡

du»e pole powierzchni promieniowania, a stosunek ich ±rednicy do promienia krzywizny jest

zbli»ony do 1 lub mniejszy. Zalet¡ takich przetworników jest to, »e generowana przez nich

zogniskowana wi¡zka wnika w gª¡b ciaªa przechodz¡c przez wystarczaj¡co du»¡ powierzch-

ni¦ skóry, co znacz¡co zmniejsza jej nat¦»enie, minimalizuj¡c mo»liwo±¢ doprowadzenia do

poparzenia skóry. Jako o±rodek dopasowuj¡cy impedancje przetwornika HIFU i tkanki sªu»y

zazwyczaj woda, która jednocze±nie jest o±rodkiem chªodz¡cym. Monitorowanie i kontro-

lowanie procesu formowania si¦ nekrozy w tkance odbywa si¦ za pomoc¡ jednej z dwóch

technik obrazowania: USG (ultrasonogra�a) lub MR (rezonans magnetyczny).

W Zakªadzie Ultrad¹wi¦ków Instytutu Podstawowych Problemów Techniki Polskiej Aka-

demii Nauk opracowano, zaprojektowano i zbudowano zrobotyzowane, naprowadzane obra-

zowaniem USG urz¡dzenie ablacyjne wykorzystuj¡ce HIFU do termicznego niszczenia litych

guzów u maªych zwierz¡t i sªu»¡ce do bada« przedklinicznych. Urz¡dzenie to zostaªo opa-

tentowane [25]. Jednak zanim to urz¡dzenie mogªo by¢ zastosowane do eksperymentów na

zwierz¦tach niezb¦dne byªy badania na próbkach tkanek ex vivo w celu doboru optymal-

nego nat¦»enia wi¡zki HIFU w ognisku, zdolnego doprowadzi¢ do koagulacyjnej nekrozy

maªej obj¦to±ci wewn¡trz badanej tkanki w czasie ekspozycji krótszym ni» 3 s. Oprócz tego,

niezb¦dne byªy badania zale»no±ci rozlegªo±ci formowanej nekrotycznej zmiany od innych

akustycznych parametrów impulsowej wi¡zki o wybranym nat¦»eniu (cz¦stotliwo±ci, czasu

trwania i wspóªczynniku wypeªnienia) w celu doboru planu terapii. Wªa±ciwe dobranie tych

parametrów skutkuje "zlewaniem si¦" nekroz wywoªanych pojedynczymi ekspozycjami i pro-

wadzi do obj¦cia nekroz¡ caªej leczonej obj¦to±ci wewn¡trz tkanki.
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1.2. Modelowanie numeryczne terapii HIFU

Podobnie jak w przypadku innych terapii przeciwnowotworowych predykcja skutków biolo-

gicznych indukowanych w tkance eksponowanej na wi¡zk¦ HIFU o zadanej geometrii i pa-

rametrach akustycznych (mocy, cz¦stotliwo±ci) jest kluczowa dla bezpiecznego i skutecznego

przeprowadzenia termoablacji HIFU. Gªównym efektem biologicznym do przewidzenia jest

lokalizacja i rozlegªo±¢ koagulacyjnej nekrozy powstaªej pod wpªywem wzrostu temperatury

w lokalnej obj¦to±ci tkankowej. Mo»na tego dokona¢ poprzez numeryczne modelowanie pro-

pagacji fali akustycznej o du»ym nat¦»eniu generowanej przez przetwornik HIFU [26]�[31].

W o±rodkach tªumi¡cych o zadanej absorpcji rozkªad ci±nienia akustycznego w wi¡zce HIFU

mo»na przeksztaªci¢ w rozkªad g¦sto±ci mocy ¹ródeª ciepªa b¦d¡cy parametrem wej±ciowym

numerycznego modelu transportu ciepªa i przyrostu temperatury w tkance. Znajomo±¢ roz-

kªadu temperatury w czasie pozwala wyznaczy¢ wielko±¢ dawki termicznej. Dawk¦ równ¡

lub wi¦ksz¡ od warto±ci progowej przyjmuje si¦ za skutkuj¡c¡ koagulacj¡ biaªek [32], [33].

Przez wiele lat pojawiªo si¦ kilka symulatorów numerycznych propagacji fali akustycznej

w o±rodkach biologicznych z czego obecnie jednymi z najbardziej popularnych jest Field II

[34] oraz k-wave [35]. Model Field II znajduje zastosowanie gªównie w tematyce zwi¡zanej

z obrazowaniem ultrad¹wi¦kowym tkanek, gdy» nie umo»liwia on obliczenia rozkªadu ci±nie-

nia akustycznego generowanego przez przetwornik ogniskuj¡cy w o±rodkach dwu- lub wi¦cej

warstwowych (np. woda-tkanka) oraz nie symuluje zjawisk nieliniowych, co jest kluczowe

w przypadku symulacji termoablacji HIFU. Natomiast narz¦dzie k-wave umo»liwia zadanie

dowolnych parametrów materiaªowych w ka»dym w¦¹le siatki oraz symuluje generacj¦ fal

harmonicznych zwi¡zan¡ ze zjawiskami nieliniowymi. Dodatkowo, model k-wave umo»liwia

rozwi¡zanie równania przewodnictwa cieplnego, co pozwala na wyznaczenie rozkªadu tempe-

ratury w czasie i przestrzeni, a wi¦c i rozkªadu dawki termicznej w symulowanej przestrzeni.

W zwi¡zku z rosn¡cym zainteresowaniem w ostatnich 30 latach tematyk¡ termoabla-

cji HIFU zostaªy stworzone tak»e inne modele umo»liwiaj¡ce wyznaczenie rozkªadów pól
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akustycznych lub termicznych w tkankach, szczególnie w przypadku generacji zogniskowa-

nych fal ultrad¹wi¦kowych o du»ym nat¦»eniu. Jednym z przykªadów jest narz¦dzie HITU

Simulator [36] pozwalaj¡ce na symulacj¦ propagacji fali akustycznej generowanej przez osio-

wosymetryczny przetwornik poprzez rozwi¡zanie w dziedzinie cz¦stotliwo±ci szerokok¡tne-

go równania KZK (wide-angle Khoklov-Zabolotkaya-Kuznetsov) oraz wyznaczenie rozkªadu

przestrzenno-czasowego temperatury i dawki termicznej w wyniku rozwi¡zania równania

przewodnictwa cieplnego. Wspomniane oprogramowanie nie umo»liwia jednak modelowanie

w 3D, co znacz¡co ogranicza jego zastosowanie w przypadku rzeczywistych niejednorodnych

struktur tkankowych wyst¦puj¡cych u pacjenta b¡d¹ zwierz¦cia.

Innym przykªadem jest narz¦dzie HIFU beam stworzone w 2021r. [37]. HIFU beam jest

darmowym oprogramowaniem do modelowania nieliniowych, osiowo-symetrycznych zogni-

skowanych wi¡zek ultrad¹wi¦kowych z uwzgl¦dnieniem mo»liwo±ci powstawania tzw. fron-

tów uderzeniowych (shock fronts). Wspomniany program nie umo»liwia rozwi¡zania równania

przewodnictwa cieplnego, a wi¦c wyznaczenia rozkªadów przestrzenno-czasowych tempera-

tury oraz, podobnie jak HITU simulator, nie wspiera symulacji w 3D.

Zwery�kowane eksperymentalnie narz¦dzie numeryczne do przewidywania lokalizacji i

rozlegªo±ci efektów biologicznych na skutek ekspozycji tkanki na wi¡zk¦ HIFU o ró»nych pa-

rametrach akustycznych usprawniªoby proces planowania terapii ablacyjnej oraz umo»liwiªo

optymalizacj¦ tego procesu. W pracy [38] zasymulowano ablacj¦ HIFU w w¡trobie ±wini i

porównano wyznaczon¡ w symulacji temperatur¦ do wyniku eksperymentalnego zmierzonego

termopar¡ w w¡trobie zwierz¦cia. Pomimo zgodno±ci wyników nale»y zauwa»y¢, »e pomiar

termopar¡ obarczony byª du»¡ niepewno±ci¡ ±10◦C, zostaª wykonany tylko raz (nie powtó-

rzono eksperymentu) oraz nie porównano rozmiarów uzyskanej zmiany nekrotycznej z t¡

przewidywan¡ numerycznie.

W innej pracy [39] autorzy porównali rozmiary zmiany nekrotycznej powstaªej po poje-

dynczej ekspozycji króliczej w¡troby na wi¡zk¦ HIFU z rozmiarami przewidywanej nume-

rycznie zmiany martwiczej. Autorzy wykorzystali narz¦dzie k-wave i uzyskali dobr¡ zgodno±¢
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mi¦dzy ich modelem a wynikami eksperymentalnymi, jednak w przypadku wykonywania kil-

ku, obok siebie ekspozycji na wi¡zk¦ HIFU zgodno±¢ ta byªa niewystarczaj¡ca.

Suomi i wspóªpracownicy [26] w 2018r. opublikowali badania, w których zamodelowali

rozkªad ci±nienia akustycznego, temperatury i zmiany nekrotycznej u pacjentów po ablacji

HIFU raka nerek na podstawie ich rzeczywistych obrazów tomogra�i komputerowej. Autorzy

na podstawie modelu znale¹li prawdopodobn¡ przyczyn¦ niepowodzenia terapii - ze wzgl¦-

du na otyªo±¢ pacjenta wi¡zka HIFU zostaªa cz¦±ciowo rozproszona przez co nie doszªo do

ablacji tkanki nowotworowej. Zwery�kowany model numeryczny termoablacji HIFU umo»-

liwiaj¡cy predykcj¦ lokalizacji i rozmiarów utworzonej zmiany nekrotycznej mógªby zosta¢

wykorzystany, podobnie jak w [26], do uwidocznienia takich problemów jak, np. niewyra¹ne

ognisko wi¡zki, wyst¦puj¡ce podczas terapii u otyªych pacjentów.

Jak ju» wcze±niej wspomniano, nowotwory zazwyczaj s¡ wi¦ksze od pojedynczej zmia-

ny nekrotycznej indukowanej wi¡zk¡ HIFU, dlatego konieczna jest wielokrotna ekspozycja

tkanki na fal¦ ultrad¹wi¦kow¡ tak, aby obj¡¢ martwic¡ caªy nowotwór. Ze wzgl¦du na to, »e

pomi¦dzy ka»d¡ sonikacj¡ nale»y zachowa¢ odst¦p czasowy konieczny do ostygni¦cia tkanki,

terapia ablacyjna HIFU znacznie si¦ wydªu»a, a czas pasywnego chªodzenia tkanki wyno-

si ±rednio 80% czasu terapii, np. w przypadku ablacji mi¦±niaków macicy [40]. Skrócenie

czasu terapii z kilku godzin [41] do kilkunastu minut poprzez jej czasow¡ i przestrzenn¡

optymalizacj¦ zwi¦kszyªoby komfort pacjenta oraz umo»liwiªo wykonanie wi¦kszej ilo±ci za-

biegów.

W pracy [42] autorzy zaproponowali skrócenie czasu terapii poprzez zmian¦ planu prze-

strzennego ±rodków nekrozy z liniowego na spiralny oraz zastosowanie zerowego odst¦pu

czasowego pomi¦dzy sonikacjami przy jednoczesnej zmianie czasu sonikacji w schemacie np.

10 s, 5 s, 10 s, 5 s, itd. Czas symulowanej terapii zostaª skrócony o co najmniej 50% oraz

uzyskano wysok¡ skuteczno±¢ obj¦cia nekroz¡ zaplanowanej do leczenia obj¦to±ci wewn¡trz

tkanki.

W innej pracy z 2021r. [43] zostaªa zaproponowana kolejno±¢ sonikacji bazuj¡ca na mak-
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symalizacji odlegªo±ci pomi¦dzy kolejnymi sonikacjami w celu minimalizacji czasu stygni¦cia

tkanki, a wi¦c i ablacji HIFU. Autorzy w symulacjach numerycznych ablacji HIFU modu-

lowali moc wi¡zki wedªug wzoru 1 − 1
N−(i−1) , gdzie N to liczba sonikacji, a i to wybrany w

kolejno±ci punkt sonikacji. W efekcie czas terapii ablacyjnej zostaª skrócony o ok. 10%.

1.3. Cel i motywacja

Teza: mo»liwe jest znaczne skrócenie czasu trwania procedury ablacyjnej wymagaj¡cej wie-

lokrotnej ekspozycji na wi¡zk¦ HIFU poprzez numeryczn¡ predykcj¦ lokalizacji i rozlegªo±ci

zmian nekrotycznych w tkankach ex vivo oraz czasow¡ optymalizacj¦ planu terapii.

Celem tej pracy byªo opracowanie metody predykcji numerycznej i optymalizacji planu

terapii ablacyjnej HIFU oraz jej wery�kacja eksperymentalna na próbkach tkanek ex vivo.

Wyniki wery�kacji pozwol¡ na zaplanowanie bezpiecznej i skutecznej terapii ablacyjnej HIFU

do termicznego niszczenia litych nowotworów wszczepionych maªym zwierz¦tom podczas ba-

da« przedklinicznych. Skróci to czas terapii poprzez jej optymalizacj¦ czasow¡ oraz umo»liwi

prognozowanie skutków terapii poprzez symulacje numeryczne minimalizuj¡c w ten sposób

konieczno±¢ wykonywania czasochªonnych bada« ex vivo. Otrzymane wyniki bada« b¦d¡

tak»e pomocne w testowaniu nowych leków przeciwnowotworowych dostarczanych do guzów

w termoczuªych liposomach i uwalnianych w warunkach hipertermii wywoªanej wi¡zkami

zogniskowanych ultrad¹wi¦ków o wªa±ciwie dobranych parametrach akustycznych.
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Rozdziaª 2

CZ��� TEORETYCZNA

2.1. Propagacja fal ultrad¹wi¦kowych w o±rodkach bez-

stratnych

Ultrad¹wi¦kami nazywamy drgania mechaniczne cz¡stek o±rodka wokóª poªo»enia równowagi

tworz¡ce ruch falowy o cz¦stotliwo±ci f > 20 kHz, innymi sªowy s¡ to zaburzenia g¦sto±ci

i ci±nienia rozchodz¡ce si¦ w o±rodku spr¦»ystym. Fale ultrad¹wi¦kowe nie s¡ sªyszalne dla

czªowieka i s¡ wykorzystywane m.in. w medycynie w celach zarówno diagnostycznych jak i

terapeutycznych. Charakterystyczne wielko±ci stosowane do opisu fal ultrad¹wi¦kowych [11],

[44]:

� cz¦stotliwo±¢ (f) i pulsacja (ω = 2πf),

� pr¦dko±¢ propagacji (c),

� pr¦dko±¢ drgania cz¡stki o±rodka wokóª poªo»enia równowagi, czyli pr¦dko±¢ akustyczna

(u(x,t)),

� dªugo±¢ fali (λ = c
f
) i liczba falowa (k = ω

c
),

� ci±nienie akustyczne (p),
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� g¦sto±¢ o±rodka (ρ),

� impedancja akustyczna - Z = ρc.

Stosuj¡c powy»sze zmienne propagacj¦ fali akustycznej o niewielkiej amplitudzie w jed-

norodnym i bezstratnym o±rodku mo»na opisa¢ przy wykorzystaniu nast¦puj¡cych równa«

ró»niczkowych cz¡stkowych pierwszego rz¦du [11], [45]:

∂u
∂t
= − 1
ρ0
∇p (2.1)

∂ρ

∂t
= −ρ0∇ · u (2.2)

p = c2ρ (2.3)

gdzie ρ0 - g¦sto±¢ o±rodka w stanie równowagi. Równania te mo»na zapisa¢ w formie

równania ró»niczkowego cz¡stkowego drugiego rz¦du, zwanego równaniem falowym:

∇2p− 1
c2
∂2p

∂t2
= 0 (2.4)

2.2. Rozchodzenie si¦ fal akustycznych w tkankach

Jak wspomniano wy»ej, równanie (2.4) opisuje propagacj¦ pªaskiej fali akustycznej o nie-

wielkiej amplitudzie w bezstratnym o±rodku, natomiast zogniskowane ultrad¹wi¦ki o du»ym

nat¦»eniu rozchodz¡ce si¦ w o±rodkach tªumi¡cych, jakimi s¡ tkanki, charakteryzuj¡ si¦ du-

»¡ amplitud¡ ci±nienia akustycznego (szczególnie w ognisku wi¡zki) oraz generacj¡ ciepªa

w obj¦to±ci ogniska na skutek absorpcji energii fali przez o±rodek nieliniowy. Z tego powo-

du konieczne jest uwzgl¦dnienie w równaniach (2.1), (2.2) oraz (2.3) czynników zwi¡zanych

z efektami nieliniowymi oraz absorpcj¡ fal harmonicznych, które s¡ istotne w przypadku

propagacji fal o sko«czonej amplitudzie ci±nienia akustycznego.
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Gªównym efektem nieliniowym uwzgl¦dnianym w opisie teoretycznym propagacji falHIFU

w o±rodku stratnym jest powstawanie tzw. fali uderzeniowej (ang. shock wave). Proces ten

polega na przeksztaªceniu si¦ frontu falowego z sinusoidalnego w zbli»ony do piªo-ksztaªtnego

(Rys. 2.1). Zwi¡zane jest to z lokalnie zwi¦kszon¡ pr¦dko±ci¡ d¹wi¦ku w obszarze spr¦»enia i

lokalnie zmniejszon¡ pr¦dko±ci¡ d¹wi¦ku (w stosunku do stanu, w którym nie propaguje si¦

»adna fala) w obszarze rozpr¦»enia o±rodka propagacji.

Rys. 2.1. Schemat procesu powstawania fali uderzeniowej w odlegªo±ci szoku [11].

Propaguj¡c¡ si¦ fal¦ uderzeniow¡ o piªoksztaªtnym przebiegu czasowym mo»na opisa¢

szeregiem Fourier'a skªadaj¡cym si¦ z funkcji sinusoidalnej o cz¦stotliwo±ci podstawowej

generowanej fali (f = f0) oraz z funkcji sinusoidalnych o cz¦stotliwo±ciach harmonicznych

f = nf0 , gdzie n jest liczb¡ naturaln¡. Wy»sze cz¦stotliwo±ci widma fali uderzeniowej

propaguj¡cej si¦ w tkance s¡ tªumione bardziej ni» ni»sze cz¦stotliwo±ci, co opisuje równanie

(2.5) [11], [44]. Dlatego daleko od ¹ródªa fala powraca do ksztaªtu sinusoidy.
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α(f) = α0f y (2.5)

gdzie α0 - wspóªczynnik tªumienia o±rodka propagacji, y - wykªadnik pot¦gi b¦d¡cy staª¡

materiaªow¡.

Tªumienie fali akustycznej skªada si¦ gªównie z dwóch skªadowych: absorpcyjnej oraz

rozproszeniowej. W przypadku propagacji tej fali w tkance mi¦kkiej czªon absorpcyjny jest

dominuj¡cy, dlatego dla oblicze« ciepªa indukowanego przez wi¡zk¦ HIFU przyjmuje si¦

warto±¢ wspóªczynnika absorpcji tkanki w przybli»eniu równ¡ warto±ci wspóªczynnika jej

tªumienia [11].

2.2.1. Kawitacja

Wraz z rosn¡c¡ amplitud¡ ci±nienia akustycznego w wi¡zce HIFU ro±nie prawdopodobie«-

stwo wyst¦powania zjawisk kawitacyjnych, a w szczególno±ci kawitacji inercyjnej [11], [46].

Kawitacj¦ w rozpatrywanym przypadku mo»na zde�niowa¢ jako powstawanie i drganie mi-

krop¦cherzyków ( ≈ 1 µm) wypeªnionych gazem lub par¡ w tkance eksponowanej na fale

ultrad¹wi¦kowe. Mikrop¦cherzyki mog¡ powstawa¢ w fazie rozpr¦»enia fali na skutek po-

wstania lokalnego ujemnego ci±nienia wewn¡trz tkanki. Spadek lokalnego ci±nienia powoduje

przej±cie wody zawartej w tkance z fazy ciekªej do parowej [44]. Rozró»nia si¦ dwa rodzaje

kawitacji tkankowej: wspomnian¡ powy»ej inercyjn¡ i nieinercyjn¡.

Kawitacja nieinercyjna (stabilna) de�niowana jest jako ci¡gªe i o sko«czonej amplitudzie

zmiany rozmiarów p¦cherzyków gazu wywoªane zmiennym ci±nieniem akustycznym propa-

guj¡cej si¦ fali. Tego typu zmiany prowadz¡ m.in. do zwi¦kszenia przepuszczalno±ci bªon

komórkowych [11].

Kawitacja inercyjna (niestabilna) wyst¦puje w warunkach, gdy amplituda ujemnego ci-

±nienia propaguj¡cej si¦ fali jest wystarczaj¡co du»a by spowodowa¢ gwaªtowne zapadni¦cie

si¦ oscyluj¡cego p¦cherzyka. W konsekwencji powstaje lokalna fala uderzeniowa indukuj¡ca
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wysok¡ temperatur¦ (do 5000 K w roztworze wodnym w centrum implozji p¦cherzyka [47]),

która prowadzi do formowania zmiany nekrotycznej. W niektórych przypadkach kawitacja

inercyjna mo»e prowadzi¢ do mechanicznego rozdrobnienia ("homogenizacji") tkanki. Tech-

nika mechanicznego niszczenia tkanek wywoªanego nietermicznym mechanizmem kawitacji

inercyjnej jest znana jako histotrypsja (ang. histotrypsy) [11], [48].

Wpªyw kawitacji na proces termoablacji wywoªanej przez HIFU mo»na minimalizowa¢

poprzez dobór nat¦»enia w ognisku wi¡zki oraz czasu ekspozycji tkanki na podstawie zale»-

no±ci wyznaczonej w publikacji [11] i przedstawionej na Rys. 2.2.

Rys. 2.2. Zale»no±¢ nat¦»enia w ognisku wi¡zki HIFU od czasu ekspozycji tkanki
[11].

2.3. Transport ciepªa w tkance

Cz¦±¢ energii transportowanej przez fal¦ ultrad¹wi¦kow¡ jest przeksztaªcana w energi¦ ciepl-

n¡, je±li fala propaguje si¦ w o±rodku lepkim. Tkanki mi¦kkie s¡ o±rodkami lepkospr¦»ystymi

[49], czyli speªniaj¡ powy»szy warunek transportu ciepªa. Samo ciepªo jest za± generowane,
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poniewa» propaguj¡ca si¦ fala w o±rodku biologicznym powoduje, na poziomie molekularnym

lub makromolekularnym, drgania b¡d¹ rotacje cz¡steczek lub ich cz¦±ci, co w efekcie zwi¦k-

sza ±redni¡ energi¦ kinetyczn¡ cz¡steczek zwi¦kszaj¡c temperatur¦ o±rodka. St¡d mo»emy

powiedzie¢, »e fala akustyczna propaguj¡ca si¦ w tkance mo»e by¢ ¹ródªem ciepªa.

Szybko±¢ generowania ciepªa w jednostce obj¦to±ci mo»na obliczy¢ ze wzoru:

Q̇ = αI, (2.6)

gdzie I - nat¦»enie fali akustycznej, α - wspóªczynnik tªumienia o±rodka propagacji fali

[11].

2.4. Równanie przewodnictwa cieplnego

Od szybko±ci generacji ciepªa w tkance wywoªanego przez fal¦ ultrad¹wi¦kow¡ (równanie

2.6) zale»y jego transport oraz przyrost temperatury. Proces ten mo»na opisa¢ nast¦puj¡cym

wzorem [50]:

ρ0Ct
∂T

∂t
= k∇2T −WbCb(T − Tb) + [G(T − Tb)2f(t)] + Q̇, (2.7)

gdzie Ct - ciepªo wªa±ciwe tkanki, T - temperatura, k - wspóªczynnik przewodnictwa

cieplnego tkanki,Wb - wspóªczynnik perfuzji krwi, Cb - ciepªo wªa±ciwe krwi, Tb - temperatura

krwi, G - staªa, f(t) - funkcja zale»na od czasu, która uwzgl¦dnia, na przykªad, dodatkowe

chªodzenie zwi¡zane z rozszerzaniem si¦ naczy« krwiono±nych. CzªonWbCb(T −Tb)+[G(T −

Tb)2f(t)] uwzgl¦dnia chªodzenie tkanki na skutek przepªywu krwi odprowadzaj¡cej ciepªo.

Rozwi¡zuj¡c równanie (2.7) wyznaczamy przybli»ony przestrzenno-czasowy rozkªad tem-

peratury w tkance podczas procesu termoablacji HIFU, a tak»e podczas procesu chªodze-

nia po ablacji zakªadaj¡c Q̇ = 0. Nale»y jednak zwróci¢ uwag¦, »e ¹ródªa ciepªa zwi¡zane

s¡ przede wszystkim ze zjawiskiem absorpcji fali akustycznej. Inne mechanizmy (zwi¡zane
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gªównie z kawitacj¡) s¡ pomini¦te. Z tego powodu powy»sze równanie najlepiej opisuje proces

ablacji HIFU wywoªany gªównie mechanizmem termicznym.

Stopie« uszkodzenia tkanek podczas procesu termoablacji HIFU mo»na oszacowa¢ po-

przez obliczenie dawki cieplnej zde�niowanej jako równowarto±¢ czasow¡ przebywania tkanki

w temperaturze 43◦C (CEM43). Wspomniana dawka jest obliczana z nast¦puj¡cego wzoru

[32]:

CEM43 =
∫ t2
t1
R(43−T )dt, (2.8)

gdzie R = 0.5 dla T ­ 43◦C i R = 0.25 dla 37◦C<T<43◦C. Jako granic¦ nieodwracalnych

uszkodze« tkanki przyjmuje si¦ CEM43 = 240 min [33]. Warto±¢ ta mo»e si¦ jednak ró»ni¢

w zakresie 120− 240 min w zale»no±ci od rodzaju tkanki [51].

Gªówn¡ przyczyn¡ tworzenia si¦ nieodwracalnych uszkodze« tkanki jest jej koagulacja na

skutek denaturacji biaªek komórkowych. Proces ten polega na zmianie struktury biaªka pod

wpªywem wysokiej temperatury, co prowadzi do zaniku aktywno±ci biologicznej biaªka. W

efekcie tkanka poddana koagulacji wywoªanej wi¡zk¡ HIFU przypomina wygl¡dem odbar-

wion¡ tkank¦. Margines pomi¦dzy uszkodzon¡ (poddan¡ nekrozie) a nieuszkodzon¡ tkank¡

wynosi kilkadziesi¡t mikrometrów [11]. Dodatkowo, cz¦±¢ komórek z marginesu w ci¡gu ok.

2-3 dni umiera z powodu wej±cia m.in. w stan apoptozy ("programowalnej ±mierci komórki")

[3].
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Rozdziaª 3

BADANIA EKSPERYMENTALNE

Dokªadne i bezpieczne przeprowadzenie termoablacji na »ywych tkankach eksponowanych na

wi¡zki HIFU wymaga przeprowadzenia najpierw bada« na tkankach ex vivo w celu wyzna-

czenia:

� progowej mocy akustycznej wi¡zki HIFU zdolnej doprowadzi¢ do lokalnego wzrostu

temperatury do 56◦C i koagulacji tkanki ex vivo w ci¡gu 3 s oraz czasu termicznej

relaksacji tkanki,

� zale»no±ci lokalizacji i rozlegªo±ci zmiany nekrotycznej powstaªej w próbce badanej

tkanki od akustycznych parametrów wi¡zki HIFU,

� zgodno±ci wielko±ci powstaªych zmian nekrotycznych z zaplanowan¡ do leczenia obj¦-

to±ci¡ tkankow¡.

3.1. Lokalny przyrost temperatury w tkance ex vivo

Celem bada« lokalnego przyrostu temperatury w czasie byªo wyznaczenie progowej mocy

akustycznej wi¡zki HIFU zdolnej wywoªa¢ w tkance ex vivo lokalny wzrost temperatury

prowadz¡cy do jej koagulacyjnej nekrozy w ci¡gu 3 sekund oraz wyznaczenie czasu relaksacji
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temperaturowej tkanki. Uzyskane dane s¡ niezb¦dne dla zminimalizowania dawki termicznej

tak, aby uzyska¢ zakªadany efekt terapeutyczny - lokaln¡ nekroz¦ wewn¡trz tkanki - unikaj¡c

nadmiernego wzrostu temperatury w leczonej obj¦to±ci tkankowej i uszkodzenia otaczaj¡cych

j¡ tkanek.

3.1.1. Materiaªy i metody

Przetwornik HIFU

W eksperymentach jako ¹ródªa generuj¡cego wi¡zki HIFU u»yto gªowicy H101 �rmy Sonic

Concepts Inc (Bothell, WA, USA). Jest to jednoelementowa gªowica z przetwornikiem piezo-

ceramicznym w ksztaªcie sferycznej misy o efektywnej ±rednicy 64 mm i ogniskowej 62.6 mm.

Wzmocnienie ogniskowe gªowicy b¦d¡ce stosunkiem ogniskowej do efektywnej ±rednicy, wy-

nosi ok. 0.98. Cz¦stotliwo±¢ rezonansowa tego przetwornika wynosi 1.05 MHz. Przetwornik

zostaª podª¡czony do 50 Ω ukªadu dopasowuj¡cego. Pogl¡dowe zdj¦cie gªowicy H101 przed-

stawiono na Rys. 3.1.

Rys. 3.1. Gªowica H101 do generowania wi¡zki HIFU [¹ródªo: sonicconcepts.com].
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Za pomoc¡ ultrad¹wi¦kowego miernika mocy UPMDT1E (Ohmic Instruments, St. Char-

les, MO, USA) zostaªa zmierzona charakterystyka mocy akustycznej generowanej przez prze-

twornik wzgl¦dem napi¦cia jego pobudzania (Rys. 3.2). Do otrzymanych wyników pomiarów

metod¡ najmniejszych kwadratów dopasowano lini¦ prost¡, która zostaªa ekstrapolowana dla

wy»szych warto±ci napi¦cia pobudzania zakªadaj¡c liniowo±¢ charakterystyki przetwornika.

Zaªo»enie to zostaªo potwierdzone przez producenta przetwornika. Dzi¦ki temu mo»liwe by-

ªo dokªadne kontrolowanie mocy akustycznej generowanej wi¡zki HIFU steruj¡c napi¦ciem

pobudzania przetwornika. Niepewno±¢ pomiaru mocy mie±ciªa si¦ w granicach ±0.5 W.

Rys. 3.2. Zale»no±¢ ±redniej mocy akustycznej wi¡zki generowanej przez przetwor-
nik H101 od napi¦cia jego pobudzenia.

Nast¦pnie zostaª zmierzony osiowy rozkªad ci±nienia w wi¡zce HIFU generowanej przez

przetwornik H101 w wodzie oraz rozkªad promieniowy w pªaszczy¹nie ogniska. Pomiary zo-

staªy wykonane za pomoc¡ hydrofonu igªowego o ±rednicy 0.075 mm (Precision Acoustics

Ltd, Dorchester, Wielka Brytania). Oba znormalizowane rozkªady zostaªy przedstawione na

Rys. 3.3. Dla bezpiecze«stwa hydrofonu rozkªady ci±nienia w wodzie mierzono dla impulso-
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wej wi¡zki HIFU o maªej mocy akustycznej (16 W) wyznaczonej dla 20 % wspóªczynnika

wypeªnienia DC (duty-cycle 0.2). Aby wygenerowa¢ wi¡zki o takiej mocy mi¦dzyszczytowe

napi¦cie pobudzania przetwornika wynosiªo 210 Vpp. Na podstawie wykresów przedstawio-

nych na Rys. 3.3 wyznaczono wielko±¢ elipsoidalnej obj¦to±ci ogniskowej wi¡zki dla −6 dB

spadku ci±nienia (Full width at half maximum). Dªugo±¢ elipsoidy wyniosªa 11 mm a ±rednica

1.8 mm.

Rys. 3.3. Zmierzony osiowy (po lewej) i poprzeczny - w pªaszczy¹nie ogniska - (po
prawej) rozkªad ci±nienia akustycznego w 16 W wi¡zce HIFU generowanej przez
przetwornik H101 w wodzie.
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Pomiar przyrostów temperatury w tkance

Schemat blokowy stosowanego ukªadu pomiarowego zostaª przedstawiony na Rys. 3.4.

Rys. 3.4. Schemat blokowy ukªadu eksperymentalnego do pomiaru przyrostów tem-
peratury w tkance ex vivo podczas jej ekspozycji na wi¡zk¦ HIFU. Termopary roz-
mieszczono wzdªu» osi wi¡zki.

Jak wida¢ z Rys. 3.4 próbka tkankowa umieszczona w cylindrycznej komorze zostaªa

zanurzona w demineralizowanej wodzie o temperaturze 36◦C wypeªniaj¡cej zbiornik wod-

ny. Przetwornik HIFU zostaª zainstalowany w bocznej ±cianie zbiornika. Komora tkankowa

zostaªa umieszczona w odlegªo±ci 50 mm od ±rodka przetwornika. Konstrukcja zbiornika

zapewniaªa wspóªosiowo±¢ przetwornika i komory tkankowej. Przetwornik HIFU posiadaª

niestandardowy ukªad dopasowuj¡cy i byª pobudzany sinusoidalnymi impulsami, generowa-

nymi przez generator funkcyjny Agilent 33250A (Colorado Springs, USA) i wzmacnianymi

przez wzmacniacz mocy ENI 3100LA (55 dB) (Rochester, New York, USA).
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Przygotowanie próbki tkankowej

Ka»da próbka tkankowa zostaªa przygotowana z kawaªka ±wie»ego schabu wieprzowego zaku-

pionego na bazarze u lokalnego rze¹nika. Dla zbadania wpªywu ka»dego parametru sonikacji

na wielko±¢ formowanej zmiany nekrotycznej próbki byªy przygotowywane z tego samego

kawaªka schabu. Ka»da próbka zostaªa wyci¦ta no»em cylindrycznym, odgazowana i wªo»o-

na do komory cylindrycznej o ±rednicy wewn¦trznej 43.5 mm i wysoko±ci 40 mm. Nast¦pnie

zostaªa ona zabezpieczona cienk¡ (20 µm) naci¡gni¦t¡ z obu stron foli¡, zapobiegaj¡c¡ jej

przemieszczaniu si¦ i przezroczyst¡ dla ultrad¹wi¦ków. Komora wraz z tkank¡ byªa zanurzona

w zbiorniku wypeªnionym wod¡ o temperaturze 36◦C w odlegªo±ci 50 mm od przetwornika

HIFU. W tej odlegªo±ci geometryczne ognisko wi¡zki HIFU znajdowaªo si¦ na gª¦boko±ci

12.6 mm pod powierzchni¡ tkanki.

Pomiar temperatury

Przed ka»d¡ sonikacj¡ temperatura wewn¡trz próbki tkankowej byªa kontrolowana za pomo-

c¡ termopar umieszczonych wzdªu» osi akustycznej wi¡zki HIFU. Ko«cówki termopar mogªy

by¢ umieszczone w tkance na osi wi¡zki HIFU dzi¦ki 1-mm otworom na pokrywce zbiornika

wodnego sªu»¡cym do wkªadania 0.9-mm igieª strzykawkowych oraz dzi¦ki podªu»nemu pro-

stok¡tnemu otworowi w komorze tkankowej przez który igªy przebijaªy si¦ do tkanki. Przez

igªy strzykawkowe pi¦¢ termopar TP-201 (Czaki Termo-Product, Raszyn, Poland) o ±rednicy

0.5 mm umieszczano w tkance na osi wi¡zki HIFU. Przed sonikacj¡ igªy byªy podnoszone

poza zbiornik wodny aby unikn¡¢ bª¦dów pomiarowych. Odlegªo±¢ mi¦dzy termoparami wy-

nosiªa 5mm, a pierwsza termopara umiejscowiona byªa na gª¦boko±ci 5mm pod powierzchni¡

próbki.

Termopary podª¡czone byªy do urz¡dzenia USB-TEMP (Measurement Computing, Nor-

ton, USA) skomunikowanego z komputerem. Rejestracja i monitorowanie przyrostów tem-

peratury w czasie odbywaªa si¦ za pomoc¡ oprogramowania Tracer DAQ (Micro-DAQ.com
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Ltd, Contoocook, NH, USA). Cz¦stotliwo±¢ próbkowania zapisu temperatury wynosiªa ok.

1.5 Hz i wynikaªa z ogranicze« sprz¦towych. Zdj¦cie akustyczno-mechanicznej cz¦±ci ukªadu

pomiarowego zostaªo przedstawione na Rys. 3.5.

Rys. 3.5. Zdj¦cie akustyczno-mechanicznej cz¦±ci ukªadu eksperymentalnego do
pomiaru przyrostów temperatury w tkance ex vivo podczas jej ekspozycji na wi¡zk¦
HIFU.

Za pomoc¡ termopar zostaªy zarejestrowane zmiany temperatury w badanej tkance przed,

podczas i po jej ekspozycji na wi¡zk¦ HIFU. Próbka byªa eksponowana na impulsow¡ wi¡zk¦

HIFU o ±redniej mocy akustycznej zmienianej od 24W do 36W co 4W i zmierzonej dla 20%

wspóªczynniku wypeªnienia . Dla tych mocy przewidywane z oblicze« numerycznych nat¦-

»enie wi¡zki ISPTA (szczytowe w przestrzeni i u±rednione w czasie) w tkance w pªaszczy¹nie

ogniska wyniosªo odpowiednio 1164 W/cm2, 1450 W/cm2, 1760 W/cm2, 2096 W/cm2.

W celu zwi¦kszenia ilo±ci danych statystycznych zbieranych z badanej tkanki ka»da prób-
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ka tkankowa byªa eksponowana na 4 równolegªe wi¡zki HIFU poprzez przesuwanie komory

tkankowej w poprzek jej osi w lewo lub w prawo ±2 mm oraz jej odwracanie tyªem do przodu.

Wizualizacja nekrotycznych zmian

Po ekspozycji ka»dej próbki tkankowej na 4 wi¡zki HIFU, powstaªe w jej wn¦trzu zmiany

nekrotyczne byªy wizualizowane w pªaszczy¹nie osiowej oraz ogniskowej za pomoc¡ ultraso-

nografu Zonare (Zonare Medical Systems Inc., Mountain View, CA, USA) wyposa»onego w

liniow¡ gªowic¦ obrazuj¡c¡ Zonare L14-5w. Nast¦pnie próbka zostaªa przeci¦ta w pªaszczy¹-

nie osiowej tak, aby na przeci¦ciu widoczne byªy wszystkie powstaªe zmiany nekrotyczne.

Przekrój próbki zostaª sfotografowany.

3.1.2. Wyniki

W celu wyznaczenia progowej mocy akustycznej wi¡zki HIFU zdolnej wytworzy¢ w bada-

nej tkance zmian¦ nekrotyczn¡ w ci¡gu trzech sekund przeprowadzono eksperymenty na 41

próbkach eksponowanych na wi¡zki HIFU o mocach akustycznych zmienianych od 24 W do

36W co 4W. Eksperymenty zostaªy przeprowadzone bez u»ycia termopar. Przykªadowe ob-

razy USG B-mode osiowych i promieniowych przekrojów badanych próbek po ich ekspozycji

na wi¡zki HIFU o ró»nej mocy akustycznej przedstawiono na Rys. 3.6, Rys. 3.7, Rys. 3.8.

Jak wida¢ z tych rysunków dwa widoczne obszary hiperechogeniczne, odzwierciedlaj¡ce

powstaªe zmiany nekrotyczne odpowiadaj¡ pozycji ogniska wi¡zki HIFU w tkance. Nale»y

jednak zaznaczy¢, »e nie ka»dy obszar, w którym doszªo do koagulacji tkanki, byª wyra¹nie

widoczny na obrazie USG. To zostaªo pokazane na Rys. 3.9 przedstawiaj¡cym cz¦sto±¢ wy-

st¦powania obszaru hiperechogenicznego na obrazie USG w przypadku realnego utworzenia

si¦ nekrozy widocznej na zdj¦ciu w zale»no±ci od zastosowanej mocy.

Jak wynika z innych bada« [52], pojawienie si¦ obszaru hiperechogenicznego najprawdo-

podobniej zwi¡zane jest z obecno±ci¡ kawitacji podczas ekspozycji próbki na wi¡zk¦ HIFU.
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Rys. 3.6. Obraz USG (B-mode) przekroju promieniowego (xy) badanej próbki
umieszczonej w cylindrycznej komorze po jej ekspozycji na dwie równolegªe wi¡zki
HIFU o mocy 32 W i 36 W. Obraz przedstawia przekrój w pªaszczy¹nie ogniskowej
wi¡zki.

Rys. 3.7. Obraz USG (B-mode) przekroju osiowego (xz) badanej próbki umiesz-
czonej w cylindrycznej komorze po jej ekspozycji na dwie równolegªe wi¡zki HIFU
o mocy 32 W i 36 W.

Jest to zgodne z tym co mo»na zaobserwowa¢ na Rys. 3.9 potwierdzaj¡cym, »e cz¦sto±¢ wy-

st¦powania obszaru hiperechogenicznego na obrazie USG ro±nie wraz z moc¡, która zwi¦ksza
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Rys. 3.8. Obraz USG (B-mode) przekroju osiowego (yz) badanej próbki umiesz-
czonej w cylindrycznej komorze po jej ekspozycji na dwie równolegªe wi¡zki HIFU
o mocy 24 W i 36 W z obu stron.

Rys. 3.9. Zale»no±¢ cz¦sto±ci powstawania obszaru hiperechogenicznego na obrazie
USG przekrojów zmian nekrotycznych wywoªanych 3 sekundow¡ ekspozycj¡ tkanki
na wi¡zk¦ HIFU o mocy akustycznej zwi¦kszanej od 24 W do 36 W co 4 W.
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Rys. 3.10. Zdj¦cie osiowych przekrojów zmian nekrotycznych powstaªych w tkance
eksponowanej z obu stron na dwie równolegªe wi¡zki HIFU o ró»nych mocach aku-
stycznych: 24 W, 28 W, 32 W i 36 W.

prawdopodobie«stwo wyst¡pienia zjawisk kawitacyjnych wpªywaj¡cych na kontrast obrazo-

wania. Do danych pomiarowych dopasowano metod¡ najmniejszych kwadratów funkcj¦ linio-

w¡ opisan¡ równaniem y = 4.16x−81.73, dla którego niepewno±¢ wyznaczenia wspóªczynni-

ka nachylenia oraz przesuni¦cia wyniosªa odpowiednio 0.99 i 29.96. Warto±¢ wspóªczynnika

determinacji R2 b¦d¡cego miar¡ stopnia dopasowania liniowego wyniosªa 0.9.

Po zobrazowaniu próbki za pomoc¡ ultrasonografu zostaªa ona przeci¦ta w pªaszczy¹nie

osiowej lub promieniowej wi¡zki HIFU tak, aby uwidoczni¢ osiowy lub ogniskowy przekrój

powstaªych zmian nekrotycznych. Przykªadowe zdj¦cie osiowego przekroju powstaªych zmian

przedstawiono na Rys. 3.10.

Na podstawie zdj¦¢ przekrojów zmian martwiczych powstaªych wewn¡trz tkanki na sku-

tek jej ekspozycji na wi¡zk¦ HIFU o ró»nej mocy akustycznej zmienianej od 24 W do 36 W

co 4Wwyznaczono procentow¡ cz¦sto±¢ powstawania zmiany nekrotycznej w badanej tkance
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w zale»no±ci od mocy akustycznej stosowanej wi¡zki (Rys. 3.11)

Rys. 3.11. Zale»no±¢ cz¦sto±ci powstawania nekrozy w badanych tkankach po ich
3 sekundowej ekspozycji na wi¡zk¦ HIFU o ró»nej mocy akustycznej zmienianej od
24 W do 36 W co 4 W.

Przerywan¡ lini¡ na rys. 3.11 zaznaczono warto±¢ 87 % cz¦sto±ci powstawania nekrozy,

któr¡ uznano za warto±¢ graniczn¡. Warto±¢ ta wedªug dopasowania liniowego odpowia-

da mocy ok. 33 W. Funkcja regresji liniowej opisana równaniem y = 1.86x + 25 zostaªa

wyznaczona metod¡ najmniejszych kwadratów. Niepewno±¢ wyznaczenia wspóªczynnika na-

chylenia i wspóªczynnika przesuni¦cia linii prostej wyniosªa odpowiednio 0.57 i 17. Warto±¢

wspóªczynnika determinacji R2 wyniosªa 0.84.

Przeprowadzono tak»e seri¦ 19 ekspozycji 3 sekundowych próbki tkankowej na wi¡zk¦

HIFU o mocy akustycznej 32 W. Podczas tych eksperymentów zmierzono lokalny przyrost

temperatury wewn¡trz tkanki za pomoc¡ termopar umieszczonych na osi wi¡zki na gª¦boko±ci
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Rys. 3.12. Przykªadowe zmiany lokalnej temperatury wewn¡trz badanej tkanki
podczas jej ekspozycji na wi¡zk¦ HIFU o mocy 32 W. Zmiany temperatury zostaªy
zmierzone na osi wi¡zki na gª¦boko±ci 5 mm, 10 mm, 15 mm, 20 mm, 25 mm pod
powierzchni¡ tkanki.

5 mm, 10 mm, 15 mm, 20 mm i 25 mm pod powierzchni¡ tkanki. Przykªadowe wykresy

lokalnych przyrostów temperatury w czasie pokazano na Rys. 3.12.

Na podstawie otrzymanych wyników eksperymentów wyznaczono ±redni czas stygni¦cia

nagrzanej obj¦to±ci tkankowej jako czas niezb¦dny do spadku maksymalnej temperatury do

poziomu 10 % powy»ej jej pierwotnej warto±ci. Wyznaczony czas relaksacji temperaturo-

wej tkanki umo»liwiª wykonanie kolejnych s¡siaduj¡cych sonikacji zapobiegaj¡c zlewaniu si¦

zmian nekrotycznych. Warto±¢ ±rednia czasu relaksacji temperaturowej wyniosªa 52± 16 s.
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3.1.3. Dyskusja

Pierwsze pytanie jakie nasuwa si¦ do dyskusji brzmi nast¦puj¡co: dlaczego progowa moc

akustyczna wi¡zki HIFU zdolnej doprowadzi¢ do lokalnej nekrozy wewn¡trz tkanki ex vivo w

ci¡gu trzech sekund nie zostaªa wyznaczona na podstawie zmierzonego wzrostu temperatury

w tkance podczas jej ekspozycji na wi¡zk¦ HIFU. Odpowied¹ zwi¡zana jest z artefaktami

wyst¦puj¡cymi przy pomiarze temperatury za pomoc¡ termopar o ±rednicy zbli»onej do

dªugo±ci fal rozchodz¡cych si¦ w wi¡zce HIFU. W publikacjach [53]�[57] opisano wpªyw tzw.

lepkiego grzania termopary (ang. viscous heating) na pomiar rozkªadu temperatury i zostaª

on oszacowany jako wzrost temperatury o od 90 % do 220 %. Zjawisko za± jest zwi¡zane z

konwersj¡ energii akustycznej na ciepªo na granicy próbka termopara i wynika z istniej¡cych

siª lepko±ci pomi¦dzy przewodem a próbk¡.

Metoda wyznaczenia progowej mocy akustycznej wi¡zki HIFU która wywoªuje ablacj¦

tkanki w ci¡gu 3 s na podstawie zdj¦¢ przekrojów powstaªych w niej zmian nekrotycznych

po jej ekspozycji na wi¡zk¦ HIFU jest obarczona niepewno±ci¡, która mo»e by¢ zwi¡zan¡ z:

� niejednorodno±ci¡ tkanki powoduj¡c¡ rozproszenie wi¡zki HIFU,

� niedokªadno±ci¡ przekrojenia tkanki w pªaszczy¹nie osiowej lub promieniowej co mo»e

prowadzi¢ do niezauwa»enia nekrozy w otrzymanym przekroju.

Ze wzgl¦du na mniejsz¡ niepewno±¢ wyznaczania progowej mocy akustycznej stosuj¡c metod¦

opart¡ na rejestracji powstaªych nekrotycznych zmian ze zdj¦¢ ich przekrojów ni» stosuj¡c

pomiar lokalnego wzrostu temperatury za pomoc¡ termopar, wybrano pierwsz¡ metod¦.

Jak wida¢ na Rys. 3.12 maksymalny wzrost temperatury zostaª zarejestrowany dla trzech

termopar znajduj¡cych si¦ na gª¦boko±ci 5 mm, 10 mm i 15 mm pod powierzchni¡ próbki.

Wyniki te w du»ej mierze pokrywaj¡ si¦ z wynikami pomiarów rozkªadu ci±nienia akustyczne-

go w wi¡zce HIFU w wodzie (patrz Rys. 3.3). Rozbie»no±ci pomi¦dzy zmierzonym rozkªadem

ci±nienia akustycznego w wodzie, a zmierzonym rozkªadem temperatury w tkance najpraw-
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dopodobniej wynikaj¡ z opisywanych wcze±niej artefaktów zwi¡zanych z tzw. viscous heating

wyst¦puj¡cych przy pomiarze temperatury w polu ultrad¹wi¦kowym za pomoc¡ termopar.

Dla wyznaczenia czasu relaksacji temperaturowej tkanki zjawisko lepkiego grzania ter-

mopar nie miaªo istotnego znaczenia, gdy»:

� podczas stygni¦cia tkanki do temperatury pocz¡tkowej termopary nie znajdowaªy si¦

ju» w polu ultrad¹wi¦kowym, a wi¦c nie zachodziªo zjawisko lepkiego grzania,

� ze wzgl¦du na eksponencjalny charakter powrotu temperatury tkanki do temperatu-

ry pocz¡tkowej dodatkowe ogrzanie termopary wynikaj¡ce ze zjawiska lepkiego grzania

byªo pomijalne w trakcie procesu chªodzenia trwaj¡cego ok. 1 min. Jak podaje [57] po 5

sekundach od wyª¡czenia pola ultrad¹wi¦kowego temperatura zwi¡zana z lepkim grza-

niem stanowi ok. 15 % temperatury zwi¡zanej ze zjawiskiem absorpcji fali akustycznej

przez tkank¦.

Zastosowane termopary posiadaj¡ klas¦ dokªadno±ci 1, a wi¦c niepewno±¢ pomiaru tempe-

ratury wynikaj¡ca z samego urz¡dzenia wynosiªa ± 1.5◦C.

3.1.4. Wnioski

Uzyskane wyniki eksperymentalne wykazaªy, »e impulsowa wi¡zka HIFU o wystarczaj¡cej

mocy akustycznej jest w stanie utworzy¢ w tkance ex vivo nekrotyczn¡ zmian¦ o dobrze zary-

sowanym konturze w nacelowanej maªej obj¦to±ci wewn¡trz badanej tkanki bez uszkadzania

otaczaj¡cych tkanek.

Do oceny progowej mocy akustycznej wi¡zki HIFU zdolnej do utworzenia miejscowej

zmiany martwiczej wewn¡trz badanej tkanki w ci¡gu 3-sekundowej ekspozycji zastosowano

dwie metody: lokalny pomiar temperatury za pomoc¡ ukªadu 5 termopar umieszczonych w

tkance wzdªu» osi wi¡zki HIFU, a tak»e pomiar cz¦sto±ci powstania zmian nekrotycznych w

zale»no±ci od zadanej mocy akustycznej.
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Mo»liwo±¢ i skuteczno±¢ powstania zmian martwiczych w badanej tkance zostaªa zwery-

�kowana za pomoc¡ obrazów USG osiowych i promieniowych przekrojów próbki tkankowej,

a tak»e za pomoc¡ ich zdj¦¢ uzyskanych po sonikacji i przekrojeniu próbki. Ilo±ciowa analiza

uzyskanych wyników wykazaªa, »e ponad 85% cz¦sto±¢ powstawania nekrozy w próbce tkan-

kowej uzyskano dla mocy akustycznej równej 32 W (dla 20% wspóªczynnika wypeªnienia).

Na ok. 60% obrazach USG przekrojów próbki tkankowej po jej ekspozycji na wi¡zk¦ HIFU o

mocy akustycznej powy»ej 32W zarejestrowano obszary hiperechogeniczne, których lokaliza-

cja odzwierciedlaªa umiejscowienie zmian nekrotycznych powstaªych w tkance. Oszacowany

czas temperaturowej relaksacji tkanki (dla spadku jej temperatury do warto±ci wy»szej o

10% od warto±ci pierwotnej) wyniósª 52 ± 16 s.

3.2. Stanowisko do±wiadczalne HIFU do bada« na ma-

ªych zwierz¦tach

W Zakªadzie Ultrad¹wi¦ków IPPT PAN zostaªo zbudowane i opatentowane bimodalne urz¡-

dzenie ultrad¹wi¦kowe do nieinwazyjnego niszczenia litych guzów nowotworowych u maªych

zwierz¡t [25]. Urz¡dzenie to zawiera 1) ukªad ablacyjny HIFU (do grzania leczonej obj¦to-

±ci wewn¡trz tkanki) zintegrowany z 2) ukªadem USG do jej obrazowania, a tak»e 3) ªó»ko

dla zwierz¦cia przesuwane w przestrzeni i czasie wzgl¦dem ukªadu grzej¡co-obrazuj¡cego

za pomoc¡ ukªadu komputerowego sterowania mechanicznym systemem precyzyjnego po-

zycjonowania przy u»yciu niestandardowego oprogramowania opracowanego w IPPT PAN.

Zaprojektowane urz¡dzenie wchodzi w skªad stanowiska do±wiadczalnego sªu»¡cego do bada«

przedklinicznych na maªych zwierz¦tach.

Jednak przed tym jak to stanowisko mo»na byªo wykorzystywa¢ do eksperymentów na

zwierz¦tach konieczne byªo przeprowadzenie bada« na tkankach ex vivo w celu wyznacze-

nia lokalizacji i rozlegªo±ci zmian termicznych utworzonych wewn¡trz badanej tkanki przez
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Rys. 3.13. Schemat blokowy stanowiska eksperymentalnego zawieraj¡cego bimo-
dalne ultrad¹wi¦kowe urz¡dzenie ablacyjne HIFU do bada« przedklinicznych na
maªych zwierz¦tach.

impulsow¡ wi¡zk¦ HIFU w zale»no±ci od jej parametrów akustycznych (mocy akustycznej,

nat¦»enia w ognisku, czasu trwania impulsów i wspóªczynniku wypeªnienia). Wyniki tych

bada« przedstawiono w niniejszej rozprawie doktorskiej. Schemat blokowy stanowiska eks-

perymentalnego przedstawiono na Rys. 3.13, a jego zdj¦cie widoczne jest na Rys. 3.14.

Ukªad ablacyjny HIFU zawieraª piezoceramiczny przetwornik HIFU pobudzany sinu-

soidalnymi impulsami generowanymi przez generator funkcyjny Agilent 33250A (Colorado
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Rys. 3.14. Zdj¦cie stanowiska do±wiadczalnego HIFU do bada« na tkankach ex
vivo oraz na maªych zwierz¦tach.

Springs, USA) i wzmacnianymi przez wzmacniacz mocy ENI 3100LA (55 dB) (Rochester,

Nowy Jork, USA). Aby generator ten wyzwalaª tak¡ sam¡ liczb¦ impulsów podczas ka»-

dej pojedynczej sonikacji i dostarczaª tak¡ sam¡ energi¦ do ka»dej lokalnej obj¦to±ci tkanki

poddawanej ablacji, zastosowano generator funkcyjny AFG 3102 (Tektronix Inc., Beaverton,

OR USA). Przebiegi czasowe impulsów byªy wy±wietlane na ekranie oscyloskopu MSO6052A

(Agilent Technologies, Santa Clara, CA USA). Ukªad obrazowania USG zawieraª ultrasono-

graf Zonare (Zonare Medical Systems Inc., Mountain View, CA, USA) wyposa»ony w fazow¡

gªowic¦ obrazuj¡c¡ Zonare P10-4 o szeroko±ci pasma cz¦stotliwo±ci 4-10 MHz. Obrazy USG

byªy rejestrowane na cz¦stotliwo±ci 4 MHz oraz 8 MHz (druga harmonizna). Gªowica obra-

zuj¡ca miaªa 128 elementów i wymiary 11 mm x 18 mm.

Przetwornik HIFU w ksztaªcie pier±cieniowego wycinka sfery, zintegrowany wspóªosiowo

z gªowic¡ obrazuj¡c¡ USG, zostaª zamontowany w dnie zbiornika wypeªnianego wod¡. �ó»ko
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z wyjmowaln¡ pªytk¡ do umieszczania na niej leczonego zwierz¦cia lub referencyjnej cylin-

drycznej komory z próbk¡ tkankow¡ zostaªo zawieszone nad ukªadem grzej¡co-obrazuj¡cym

i poª¡czone wodzikiem z mechanicznym systemem precyzyjnego pozycjonowania umo»liwia-

j¡cym jego przesuwanie w kierunkach x, y, z oraz pod wybranym k¡tem nachylenia.

Pªytka miaªa okr¡gªy otwór o ±rednicy 50 mm, przez który wi¡zka HIFU mogªa wnika¢

do ciaªa zwierz¦cia lub badanej próbki tkankowej. W pozycji pocz¡tkowej otwór ustawiany

byª wspóªosiowo z przetwornikiem HIFU i gªowic¡ obrazuj¡c¡. Brzuch zwierz¦cia lub komora

tkankowa byªy zanurzane w odgazowanej demineralizowanej wodzie wypeªniaj¡cej zbiornik.

Woda jest stosowana zarówno jako o±rodek dopasowuj¡cy pomi¦dzy przetwornikiem HIFU

a tkank¡, jak i chªodz¡cy zapobiegaj¡cy oparzeniom skóry. Temperatura wody byªa kontro-

lowana za pomoc¡ grzaªki elektrycznej Aquael 100 (Aquael Sp. z o.o. Warszawa, Polska)

oraz pompy akwariowej umieszczonej w zbiorniku wodnym. Wszystkie pomiary na próbkach

tkankowych przeprowadzano w temperaturze 36◦C.

Energia wi¡zki HIFU, skoncentrowana w jej ognisku nacelowanym na leczon¡ obj¦to±¢

wewn¡trz tkanki, wywoªuje w niej lokalny wzrost temperatury, prowadz¡cy do powstania

pojedynczej zmiany martwiczej. Wielko±¢ powstaªej zmiany zale»y od wielko±ci strefy ogni-

skowej u»ytej wi¡zki. Wielokrotna ekspozycja ka»dej próbki tkankowej na wi¡zki HIFU o

wybranych wªa±ciwo±ciach odbywa si¦ automatycznie po zaprogramowaniu trajektorii ruchu

komory tkankowej oraz odlegªo±ci i czasowych odst¦pów pomi¦dzy ekspozycjami.

3.2.1. O±rodki propagacji

Zgodnie z konstrukcj¡ naszego urz¡dzenia wi¡zka HIFU jest propagowana w dwuwarstwo-

wym ukªadzie o±rodków skªadaj¡cym si¦ z warstwy wody oraz warstwy tkanki. Ze wzgl¦du

na nieliniowo±¢ tych o±rodków obliczenia rozkªadów ci±nienia w wi¡zce HIFU oraz lokalnych

przyrostów temperatury indukowanych ni¡ w tkance przeprowadzono stosuj¡c model nieli-

niowej propagacji. W celu zmaksymalizowania wpªywu amplitudy harmonicznych na wzrost
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temperatury indukowany lokalnie wewn¡trz tkanki grubo±¢ warstwy wody zostaªa obliczona

przy u»yciu modelu propagacji nieliniowej w wodzie jako odlegªo±¢ osiowa od przetwornika

w której zaczyna si¦ gwaªtowny wzrost amplitudy drugiej harmonicznej [58]. Dla u»ywanego

przetwornika HIFU odlegªo±¢ ta wyniosªa 50 mm. St¡d ka»da wi¡zka HIFU rozchodziªa si¦

w dwuwarstwowym ukªadzie o±rodków zawieraj¡cym 50-mm warstw¦ wody i 40-mm warstw¦

badanej tkanki ex vivo. Wtedy geometryczne ognisko wi¡zki znajdowaªo si¦ wewn¡trz tkanki

na gª¦boko±ci 12.6 mm pod jej powierzchni¡. Schemat dwuwarstwowego ukªadu o±rodków

propagacji przedstawiono na Rys. 3.15.

Rys. 3.15. Schemat ukªadu dwuwarstwowego o±rodków propagacji wi¡zki HIFU
oraz wi¡zki obrazuj¡cej.
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3.2.2. Gªowica HIFU

Nasze urz¡dzenie ablacyjne jako gªowic¦ grzej¡c¡ HIFU wykorzystuje jednoelementowy prze-

twornik H102 (Sonic Concepts Inc, Bothell, WA, USA) w ksztaªcie sferycznej misy z central-

nym 20-mm otworem na gªowic¦ obrazuj¡c¡ oraz 50-Ω niestandardowym ukªadem dopasowu-

j¡cym. Analogicznie do przetwornika H101 (u»ywanego w eksperymentach przedstawionych

w Rozdziale 3.1.) jego zewn¦trzna ±rednica byªa równa 64mm, a ogniskowa 62.6mm (wzmoc-

nienie ogniskowe 0.98). Zgodnie z charakterystyk¡ producenta przetwornik mógª pracowa¢

na dwóch rezonansowych cz¦stotliwo±ciach: podstawowej (1.1 MHz) lub 3-ciej harmonicznej

(3.3 MHz). Jednak przeprowadzone pomiary jego ±redniej mocy akustycznej w funkcji cz¦-

stotliwo±ci przy u»yciu ultrad¹wi¦kowego miernika mocy UPMDT1E (Ohmic Instruments,

St. Charles, MO, USA) wykazaªy, »e maksymalna moc wi¡zki HIFU jest generowana na

cz¦stotliwo±ci 1.08 MHz (podstawowa) oraz 3.21 MHz (3-cia harmoniczna). Przetwornik byª

pobudzany sinusoidalnymi impulsami o wybranym napi¦ciu, czasie trwania impulsów oraz

wspóªczynniku wypeªnienia DC (duty-cycle). Jego sprawno±¢ elektroakustyczna na cz¦sto-

tliwo±ci 3.21 MHz stanowiªa 75% tej na cz¦stotliwo±ci podstawowej. Zdj¦cie gªowicy HIFU

przedstawiono na Rys. 3.16.

Charakterystyk¦ ±redniej generowanej mocy akustycznej przetwornika HIFU w zale»no±ci

od napi¦cia jego pobudzania zmierzono wspomnianym wy»ej miernikiem mocy akustycznej

dla cz¦stotliwo±ci podstawowej i 3-ciej harmonicznej i pokazano na Rys. 3.17. Do otrzy-

manych wyników eksperymentalnych metod¡ najmniejszych kwadratów dopasowano funkcj¦

liniow¡ ekstrapolowan¡ dla wy»szych warto±ci napi¦cia pobudzania przy zaªo»eniu liniowej

charakterystyki przetwornika. Niepewno±¢ pomiaru mocy wynosi ±0.5W, co wynika ze spe-

cy�kacji sprz¦towej producenta.
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Rys. 3.16. Gªowica grzej¡ca HIFU stosowana w urz¡dzeniu ablacyjnym [¹ródªo:
sonicconcepts.com].

Rys. 3.17. �rednia moc akustyczna wi¡zki generowanej przez przetwornik HIFU
pracuj¡cy na cz¦stotliwo±ci 1.08 MHz i 3.21 MHz w zale»no±ci od napi¦cia jego
pobudzania. Pomiary przeprowadzono dla wspóªczynnika wypeªnienia 20%.
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3.2.3. Pomiar charakterystyki wi¡zki HIFU w wodzie

Pomiary przestrzenno-czasowych rozkªadów ci±nienia w wi¡zce HIFU o cz¦stotliwo±ci 1.08MHz

i 3.21 MHz przeprowadzono w wodzie w temperaturze pokojowej (23◦C) przy u»yciu hydro-

fonu igªowego SN 1664 (Precision Acoustics Ltd, Dorchester, Dorset, Wielka Brytania) o

±rednicy elementu aktywnego 0.075 mm. Dla bezpiecze«stwa hydrofonu pole ci±nienia zosta-

ªo wyznaczone dla wi¡zki HIFU o mocy akustycznej 16 W mierzonej dla 20% wspóªczynni-

ka wypeªnienia. Aby wygenerowa¢ tak¡ wi¡zk¦, napi¦cie pobudzenia przetwornika wynosiªo

210 Vpp. Znormalizowane osiowe i promieniowe (w pªaszczy¹nie ogniska) rozkªady ci±nienia

dla tej wi¡zki zostaªy przedstawione na Rys. 3.18 i Rys. 3.19. Na podstawie otrzymanych

wyników eksperymentalnych wyznaczono wymiary elipsoidalnej strefy ogniska wi¡zki. Dla

wi¡zki o cz¦stotliwo±ci 1.08 MHz dªugo±¢ elipsoidy wyniosªa 12 mm, a ±rednica 1.65 mm,

natomiast dla wi¡zki o cz¦stotliwo±ci 3.21 MHz odpowiednio 4.5 mm i 0.6 mm.

Rys. 3.18. Osiowy rozkªad ci±nienia akustycznego w 16 W wi¡zce HIFU o cz¦sto-
tliwo±ci 1.08 MHz i 3.21 MHz generowanej w wodzie.
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Rys. 3.19. Promieniowy rozkªad ci±nienia akustycznego w 16 W wi¡zce HIFU o
cz¦stotliwo±ci 1.08 MHz i 3.21 MHz zmierzony w wodzie w pªaszczy¹nie ogniska.

3.2.4. Planowanie leczenia

Jak wspomniano wy»ej 3D ukªad sterowania pozycjonowaniem ªó»ka ze zwierz¦ciem lub ko-

mor¡ tkankow¡ kontrolowany jest za pomoc¡ opracowanego w IPPT PAN oprogramowania.

Umo»liwia ono zaplanowanie trajektorii ruchu oraz czasowych i odlegªo±ciowych odst¦pów

przesuwania ªó»ka w ukªadzie wspóªrz¦dnych xyz pomi¦dzy sonikacjami. Takie rozwi¡zanie

umo»liwia zaplanowanie i przeprowadzenie ablacji guzów których wielko±¢ znacznie przewy»-

sza obj¦to±¢ strefy ogniskowej wi¡zki HIFU. St¡d konieczna jest wielokrotna ekspozycja guza

na wi¡zk¦ HIFU doprowadzaj¡ca do obj¦cia nekroz¡ caªej jego obj¦to±ci.
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3.3. Badania wpªywu parametrów sonikacji na wielko±¢

zmian nekrotycznych

Jak ju» wspomniano wy»ej, przed tym jak nasze urz¡dzenie ablacyjne zostanie wykorzystane

do leczenia guzów u maªych zwierz¡t konieczne byªo przeprowadzenie bada« na tkance ex

vivo w celu wyznaczenia lokalizacji i wielko±ci formowanych w niej zmian martwiczych w

zale»no±ci od akustycznych wªa±ciwo±ci stosowanej wi¡zki HIFU. Wyniki tych bada« umo»li-

wi¡ zaplanowanie trajektorii ruchu ªó»ka oraz czasowych i odlegªo±ciowych odst¦pów mi¦dzy

kolejnymi sonikacjami aby doprowadzi¢ do obj¦cia nekroz¡ caªej leczonej obj¦to±ci wewn¡trz

badanej tkanki bez uszkadzania otaczaj¡cych j¡ struktur tkankowych. Ma to kluczowe zna-

czenie dla bezpiecze«stwa terapii, dlatego celem tego etapu bada« byªa ocena wpªywu pa-

rametrów sonikacji na wielko±¢ lokalnych zmian martwiczych powstaªych wewn¡trz badanej

tkanki ex vivo.

3.3.1. Materiaªy i metody

Przygotowanie próbek tkankowych

Próbki tkankowe byªy przygotowywane ze ±wie»ego schabu wieprzowego zakupionego na ba-

zarze u lokalnego rze¹nika. Próbki wycinano no»em cylindrycznym, odgazowywano i umiesz-

czano w komorze cylindrycznej o wewn¦trznej ±rednicy 43.5 mm i wysoko±ci 40 mm. Nast¦p-

nie ka»da próbka byªa zabezpieczana naci¡gni¦t¡ z obu stron komory cienk¡, przezroczyst¡

dla ultrad¹wi¦ków foli¡, aby unikn¡¢ jej przemieszczenia. Komor¦ wraz z próbk¡ zanurzano

w zbiorniku wodnym wypeªnionym wod¡ o kontrolowanej temperaturze 36 ◦C. Powierzchnia

tkanki znajdowaªa si¦ w odlegªo±ci 50 mm od ±rodka przetwornika HIFU, co skutkowa-

ªo umiejscowieniem geometrycznego ogniska generowanej przez niego wi¡zki na gª¦boko±ci

12.6 mm pod powierzchni¡ tkanki.
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Parametry sonikacji

W opisywanych badaniach (punkt 3.1.) wyznaczono warto±¢ graniczn¡ mocy akustycznej

równ¡ 33 W dla której uzyskano w 87 % przypadków efekt w postaci ablacji tkanki w

obszarze ogniska wi¡zki HIFU generowanej przez przetwornik H101. W zwi¡zku z tym, »e

rozkªady ci±nienia akustycznego generowanego przez przetworniki H101 i H102 s¡ bardzo

zbli»one do siebie ksztaªtem uznano, »e wnioski z badania opisanego w punkcie 3.1. mo»na

zastosowa¢ do dalszych bada« z wykorzystaniem gªowicy H102 b¦d¡cej cz¦±ci¡ u»ywanego

urz¡dzenia HIFU kontrolowanego obrazowaniem USG Ultrasound Imaging-guided HIFU -

USgHIFU.

W celu wyznaczenia wielko±ci powstaªej zmiany nekrotycznej w zale»no±ci od parame-

trów akustycznych zastosowanej wi¡zki HIFU przeprowadzono badania eksperymentalne dla

impulsowych wi¡zek o cz¦stotliwo±ci 1.08 MHz lub 3.21 MHz z ró»nym czasem trwania im-

pulsów ∆τ (0.03 ms; 3 ms; 300 ms) oraz ró»nym wspóªczynniku wypeªnienia DC (0.4; 0.6;

0.8).

Kon�guracja przestrzenna sonikacji

Ka»da badana próbka tkankowa byªa poddawana ekspozycji na wi¡zk¦ HIFU z dwóch stron

(z przodu i z tyªu), w 3-ch równolegªych pªaszczyznach oddalonych od siebie o 5 mm, po 5

sonikacji w ka»dej pªaszczy¹nie z 2.5 mm odst¦pem mi¦dzy nimi. W ka»dej z 3 pªaszczyzn

stosowano wi¡zk¦ HIFU o takich samych parametrach akustycznych z ka»dej strony próbki.

St¡d ka»da próbka byªa nad¹wi¦kawiana 10 wi¡zkami HIFU (po 5 z ka»dej strony) o takich

samych parametrach. Kon�guracj¦ i kolejno±¢ sonikacji przedstawiono na Rys. 3.20.

Jak pokazano na tym rysunku kolejno±¢ sonikacji zostaªa wybrana tak, aby zmaksyma-

lizowa¢ odlegªo±¢ mi¦dzy nimi w celu unikni¦cia wzrostu pierwotnej temperatury tkanki w

miejscu kolejnej sonikacji spowodowanego poprzedni¡ sonikacj¡. Na podstawie uzyskanych

wyników wyznaczono czas temperaturowej relaksacji badanej tkanki oraz wynikaj¡cy z niego
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Rys. 3.20. Osiowe (po lewej) i poprzeczne (po prawej) - w pªaszczy¹nie ogniskowej
wi¡zki HIFU - przekroje zmian nekrotycznych planowanych do utworzenia wewn¡trz
badanej próbki tkanki.

odst¦p czasowy pomi¦dzy sonikacjami, który wyniósª 60 s. Wybrana kon�guracja i kolejno±¢

nad¹wi¦kawiania próbek tkankowych, a tak»e odst¦p czasowy mi¦dzy sonikacjami zapewniªy

powtarzalno±¢ otrzymywanych wyników.

Wizualizacja zmian nekrotycznych

Po sonikacji zmiany martwicze powstaªe wewn¡trz ka»dej próbki tkankowej uwidoczniono

w przekroju osiowym lub promieniowym (w pªaszczy¹nie ogniska wi¡zki HIFU ) za pomoc¡
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trzech metod wizualizacji:

� obrazowania USG przy wykorzystaniu ultrasonografu Zonare (Zonare Medical Systems

Inc., Mountain View, CA, USA) wyposa»onego w gªowice obrazuj¡ce P10-4 i L14 -5w.

Obrazy USG typu B-mode rejestrowano dla cz¦stotliwo±ci pracy gªowicy obrazuj¡cej

równej 4 MHz i 8 MHz (compound harmonic imaging);

� obrazowania rezonansem magnetycznym (T1-zale»ne) przy u»yciu skanera rezonansu

magnetycznego dla maªych zwierz¡t Bruker Biospec 70/30USR z indukcj¡ pola ma-

gnetycznego 7 T (Bruker Polska Sp. z oo, Pozna«, Polska). Uzyskane obrazy MR pod-

dawano wst¦pnemu przetworzeniu przy u»yciu oprogramowania OsiriX Lite (Pixmeo

SARL, Szwajcaria) wykorzystuj¡c funkcj¦ minimum intensity projection (MinIP) do

uzyskania z sekwencji obrazów T1-zale»nych obejmuj¡cych caª¡ zmian¦ martwicz¡ po-

jedynczego obrazu w jednej pªaszczy¹nie;

� obrazowania optycznego przy u»yciu zdj¦¢ fotogra�cznych uzyskanych po przekrojeniu

ka»dej zamro»onej po sonikacji próbki w pªaszczy¹nie uwidoczniaj¡cej powstaªe zmiany

nekrotyczne w ich maksymalnej dªugo±ci i ±rednicy.

Lokalizacj¦ i wielko±¢ powstaªych zmian martwiczych, widocznych na obrazach USG jako

obszary hiperechogeniczne oraz na obrazach T1-zale»nych jako obszary czarne porównano z

lokalizacj¡ i rozlegªo±ci¡ zmian widocznych na zdj¦ciach przekrojów próbki tkankowej.

Pomiary dªugo±ci, ±rednicy i lokalizacji powstaªych zmian nekrotycznych przeprowadzono

przy u»yciu oprogramowania ImageJ [59] ze zdj¦¢ oraz obrazów MR ich przekrojów osiowych i

promieniowych. Zakªadano, »e zmiana nekrotyczna wyst¦puje w obszarze charakteryzuj¡cym

si¦ co najmniej 50 % zmian¡ jasno±ci wzgl¦dem obszaru nieobj¦tego sonikacj¡.

Analiza statystyczna wyników

Na podstawie otrzymanych wyników pomiarów wyznaczono ±redni¡ warto±¢ poªo»enia ±rod-

ka zmian martwiczych i ich wielko±ci wraz z odchyleniami standardowymi. Do zmierzonych
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warto±ci dªugo±ci i ±rednicy powstaªych zmian martwiczych dopasowano funkcj¦ liniow¡ me-

tod¡ najmniejszych kwadratów. Uzyskane dane zostaªy przeanalizowane przy u»yciu j¦zyka

programowania R. Analizie poddano 240 zmian nekrotycznych powstaªych w badanej tkan-

ce na skutek jej ekspozycji na wi¡zk¦ HIFU o ró»nych parametrach akustycznych. Wyniki

przedstawiono jako warto±ci ±rednie ± odchylenie standardowe (σ).

3.3.2. Wyniki

Na podstawie ilo±ciowej analizy otrzymanych wyników eksperymentalnych oceniono lokali-

zacj¦ i rozlegªo±¢ elipsoidalnej zmiany martwiczej powstaªej w badanej tkance na skutek jej

ekspozycji na impulsow¡ wi¡zk¦ HIFU o ró»nych parametrach akustycznych (cz¦stotliwo-

±ci, czasie trwania impulsów, wspóªczynniku wypeªnienia). Wyznaczono równie» maksymal-

ne czasowe i odlegªo±ciowe odst¦py mi¦dzy ekspozycjami zapewniaj¡ce skuteczno±¢ terapii

ablacyjnej. Analiz¦ przeprowadzono poprzez wizualizacj¦ osiowych i promieniowych przekro-

jów powstaªych zmian nekrotycznych za pomoc¡ trzech metod obrazowania (USG, MR i

optycznej) oraz porównania otrzymanych wyników.

Obrazowanie USG

Podczas powy»szych bada« obrazowanie USG byªo wykorzystywane jedynie do wst¦pnej

kontroli procedury ablacji. Miaªo ono charakter raczej jako±ciowy i nie sªu»yªo do oceny

wielko±ci zmian martwiczych. Stosowano go jednocze±nie z procedur¡ ablacji HIFU jedynie

w celu sprawdzenia, czy centralna zmiana martwicza (widoczna na obrazie jako obszar hi-

perechogeniczny) powstaje na centralnej osi obrazu USG przekroju osiowego badanej próbki

tkankowej na zaplanowanej gª¦boko±ci poni»ej jej powierzchni.

Na niektórych obrazach B-mode przekroju osiowego próbki tkankowej powstaªe zmiany

nekrotyczne, zazwyczaj obserwowane na obrazie jako obszary hiperechogeniczne, byªy prawie

niewidoczne. Dopiero analiza obrazu stanowi¡cego ró»nic¦ pomi¦dzy obrazami B-mode za-
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rejestrowanymi przed i po sonikacji umo»liwiaªa wykrycie ich przybli»onej lokalizacji. Praw-

dopodobn¡ przyczyn¡ tego byª niewystarczaj¡cy poziom kawitacji inercyjnej, która zwi¦ksza

kontrast obrazowania. Na Rys. 3.21 i Rys. 3.22 przedstawiono przykªadowe obrazy USG ty-

pu B-mode wykonane przed (a) i po (b) sonikacji, obraz stanowi¡cy ich ró»nic¦ (c), a tak»e

przekrój osiowy próbki tkankowej ex vivo po jej nad¹wi¦kowieniu z obu stron (d).

Rys. 3.21. Obraz USG osiowego przekroju próbki tkankowej przed (a) i po (b) soni-
kacji z jednej strony oraz obraz b¦d¡cy ró»nic¡ tych obrazów (c), a tak»e zdj¦cie (d)
osiowego przekroju próbki z widocznymi zmianami nekrotycznymi powstaªymi po
jej obustronnej sonikacji. Prostok¡tny pro�l przekroju osiowego próbki na obrazach
USG zaznaczono »óªtym kolorem. Parametry stosowanej impulsowej wi¡zki HIFU :
f = 3.21 MHz, DC = 0.6; ∆τ = 0.03 ms.

Rysunek 3.21b przedstawia obraz USG osiowego przekroju próbki z widocznym obszarem

hiperechogenicznym, który powstaª w miejscu ogniska wi¡zki HIFU po pi¦ciu sonikacjach
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Rys. 3.22. Obraz USG osiowego przekroju próbki tkankowej przed (a) i po (b)
sonikacji z jednej strony oraz obraz o trzykrotnie zwi¦kszonym kontra±cie b¦d¡cy
ró»nic¡ tych obrazów (c), a tak»e zdj¦cie (d) osiowego przekroju próbki z widocznymi
zmianami nekrotycznymi powstaªymi po jej obustronnej sonikacji. Prostok¡tny pro�l
przekroju osiowego próbki na obrazach USG zaznaczono »óªtym kolorem. Parametry
stosowanej impulsowej wi¡zki HIFU : f = 3.21 MHz, DC = 0.6; ∆τ = 0.03 ms.

próbki w pªaszczy¹nie osiowej. Zmiany nekrotyczne na obrazie USG b¦d¡cym ró»nic¡ obra-

zów B-mode przed i po sonikacji s¡ pokazane na Rys. 3.21c. Ze wzgl¦du na brak wyra¹nie

zarysowanych granic obszarów nekrotycznych zbli»onych do granic obszarów zarysowanych

na Rys. 3.21 d) i c) nie dokonywano pomiaru lokalizacji i rozmiarów obszarów nekrotycz-

nych. W podobny sposób sytuacja wygl¡daªa dla przypadku pokazanego na Rys. 3.22, gdy

zastosowano 3-krotne zwi¦kszenie kontrastu dla obrazu b¦d¡cego ró»nic¡ obrazów przed i po
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sonikacji.

Obrazy ró»nicowe uzyskane dla ró»nych próbek eksponowanych na wi¡zki HIFU o takich

samych parametrach akustycznych zostaªy u±rednione w celu wyznaczenia lokalizacji i wielko-

±ci najwi¦kszych zmian hiperechogenicznych widocznych na obrazach B-mode otrzymanych

po sonikacji. Obszar ten wyznaczono jako szeroko±¢ poªówkow¡ pików przedstawiaj¡cych

najwi¦ksze zmiany w ±redniej jasno±ci na obrazie ró»nicowym (Rys. 3.23b i Rys. 3.24b oraz

Rys. 3.23c i Rys. 3.24c). Na Rys. 3.23d i Rys. 3.24d przedstawiono u±redniony obraz ró»ni-

cowy wraz ze zmianami nekrotycznymi o wielko±ci wyznaczonej ze zdj¦¢ przekrojów próbek

(Tab. 3.1). Jak wida¢ z tych rysunków wielko±¢ obszarów hiperechogenicznych na obrazach

ró»nicowych jest znacznie wi¦ksza od ±redniej wielko±ci powstaªych zmian nekrotycznych.

Z powy»szych powodów nie stosowano obrazowania USG do wyznaczania lokalizacji oraz

wielko±ci zmian nekrotycznych utworzonych w próbce tkankowej.

Rys. 3.23. a) U±redniony obraz ró»nicowy przedstawiaj¡cy zmiany jakie zaszªy w
strukturze obrazu po wykonaniu ablacji wi¡zk¡ HIFU o parametrach f = 1.08MHz,
DC = 0.6, ∆τ = 300 ms, b) wykres ±redniej jasno±ci pikseli wzdªu» osi x, c) wykres
±redniej jasno±ci pikseli wzdªu» osi z, d) obraz a) wraz z zaznaczonymi zaplanowa-
nymi obszarami nekrotycznymi.
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Rys. 3.24. a) U±redniony obraz ró»nicowy przedstawiaj¡cy zmiany jakie zaszªy w
strukturze obrazu po wykonaniu ablacji wi¡zk¡ HIFU o parametrach f = 3.21MHz,
DC = 0.6, ∆τ = 300 ms, b) wykres ±redniej jasno±ci pikseli wzdªu» osi x, c) wykres
±redniej jasno±ci pikseli wzdªu» osi z, d) obraz a) wraz z zaznaczonymi zaplanowa-
nymi obszarami nekrotycznymi.
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Wpªyw cz¦stotliwo±ci wi¡zki HIFU

Nast¦pnie zostaª zbadany wpªyw cz¦stotliwo±ci stosowanej wi¡zki HIFU na lokalizacj¦ i wiel-

ko±¢ zmian nekrotycznych. W tym celu próbki byªy nad¹wi¦kawiane wi¡zkami HIFU o ró»nej

cz¦stotliwo±ci (f = 1.08 MHz lub f = 3.21 MHz) przy takim samym czasie trwania impulsu

∆τ = 300 ms i wspóªczynniku wypeªnienia DC = 0.6. Na Rys. 3.25 i Rys. 3.26 przed-

stawiono przykªadowe przekroje osiowe próbek tkankowych wraz z powstaªymi zmianami

nekrotycznymi widocznymi odpowiednio na zdj¦ciach i na obrazach MR.

Rys. 3.25. Zdj¦cia przekroju osiowego 10 zmian nekrotycznych powstaªych w bada-
nej próbce tkankowej ex vivo eksponowanej obustronnie na wi¡zk¦ HIFU o cz¦stotli-
wo±ci 1.08 MHz (a) lub 3.21 MHz (b) z takim samym wspóªczynnikiem wypeªnienia
(0.6) i czasem trwania impulsów (300 ms).

Wielko±¢ powstaªych zmian nekrotycznych zostaªa u±redniona i przedstawiona w Tab. 3.1.

Ilo±ciowa analiza otrzymanych wyników wykazaªa, »e ±rednice zmian nekrotycznych dla obu

badanych cz¦stotliwo±ci s¡ zbli»one do siebie, natomiast ich dªugo±¢ w przypadku wi¡zki

o cz¦stotliwo±ci f = 1.08 MHz jest prawie dwa razy wi¦ksza ni» dla wi¡zki HIFU o cz¦-

stotliwo±ci f = 3.21 MHz. Ponadto stwierdzono, »e ±rednie rozmiary zmian nekrotycznych

zmierzonych na podstawie obrazów MR s¡ przewa»nie mniejsze od tych wyznaczonych ze

zdj¦¢, jednak ró»nice te mieszcz¡ si¦ w granicach niepewno±ci. U±rednione warto±ci rozmia-

rów zmian nekrotycznych wraz z odchyleniem standardowym przedstawiono na Rys. 3.27.
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Rys. 3.26. T1-zale»ny obraz MR przekroju osiowego 10 zmian nekrotycznych po-
wstaªych w badanej próbce tkankowej ex vivo eksponowanej obustronnie na wi¡zk¦
HIFU o cz¦stotliwo±ci 1.08 MHz (a) lub 3.21 MHz (b) z takim samym wspóªczyn-
nikiem wypeªnienia (0.6) i czasem trwania impulsów (300 ms).

Do otrzymanych danych eksperymentalnych dopasowano metod¡ najmniejszych kwadratów

funkcj¦ liniow¡ opisan¡ równaniem y = af + b (Tab. 3.2).

Rys. 3.27. Dªugo±¢ (po lewej) i ±rednica (po prawej) utworzonych zmian nekro-
tycznych zmierzona ze zdj¦¢ (niebieskie kropki) i obrazów MR (czerwone kropki)
w zale»no±ci od cz¦stotliwo±ci stosowanej wi¡zki HIFU. Linie przerywane oznaczaj¡
granice 95 % przedziaªu ufno±ci dopasowanej funkcji, za± jasne obszary wyznaczaj¡
zakres 95 % ufno±ci przewidywanych danych do±wiadczalnych.
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Warto±ci ±rednie ± σ [mm]

Zdj¦cia Obrazy MR

∆τ = 300 ms, DC = 0.6

f = 1.08 MHz
dªugo±¢ 9.8 ± 1.7 9.9 ± 1.5

±rednica 2.24 ± 0.31 1.78 ± 0.24

f = 3.21 MHz
dªugo±¢ 5.69 ± 0.54 4.92 ± 0.91

±rednica 1.83 ± 0.22 1.40 ± 0.32

Tab. 3.1. �rednia dªugo±¢ i ±rednica zmiany nekrotycznej powstaªej wewn¡trz ba-
danej tkanki eksponowanej na wi¡zk¦ HIFU o cz¦stotliwo±ci 1.08MHz lub 3.21MHz
oraz takim samym wspóªczynnikiem wypeªnienia (0.6) i czasem trwania impulsów
(300 ms).

a σ(a) b σ(b)

Zdj¦cia
dªugo±¢ -1.92 0.16 11.83 0.45

±rednica -0.190 0.027 2.440 0.063

Obrazy MR
dªugo±¢ -2.35 0.12 12.52 0.29

±rednica -0.175 0.021 1.968 0.055

Tab. 3.2.Wspóªczynniki a i b funkcji liniowej wraz z ich odchyleniem standardowym
σ(a), σ(b) wyznaczone na podstawie zdj¦¢ i obrazów MR.

Wpªyw czasu trwania impulsów

Zbadano tak»e wpªyw czasu trwania impulsów wi¡zki HIFU na rozlegªo±¢ zmian nekrotycz-

nych formowanych w badanej tkance. Przykªadowe obrazy przekrojów osiowych i promienio-

wych (w pªaszczy¹nie ogniska wi¡zki) zmian nekrotycznych utworzonych w badanej tkance

po jej ekspozycji na wi¡zk¦ HIFU o ró»nych parametrach akustycznych przedstawiono na

Rys. 3.28 i Rys. 3.29.

Na podstawie zdj¦¢ oraz obrazów MR przekrojów zmian nekrotycznych zmierzono ich
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Rys. 3.28. Zdj¦cia przekroju osiowego (a) i promieniowego (b) (w pªaszczy¹nie
ogniska wi¡zki HIFU ) zmian nekrotycznych powstaªych w badanej tkance po jej
sonikacji wi¡zk¡ HIFU o f = 3.21 MHz, ∆τ = 3 ms, DC = 0.6 (a) oraz wi¡zk¡ o
f = 1.08 MHz, DC = 0.6, ∆τ = {0.03, 3, 300} ms (b).

dªugo±¢ i ±rednic¦ oraz wyznaczono ich ±redni¡ warto±¢ wraz z odchyleniem standardowym

(Tab. 3.3). Zmian¦ wielko±ci nekrozy wraz ze zmian¡ czasu trwania impulsów wi¡zki HIFU

przedstawiono na Rys. 3.30. Na podstawie analizy otrzymanych wyników wykazano, »e zmia-

na czasu trwania impulsów wi¡zki nawet o ± dwa rz¦dy wielko±ci niezale»nie od jej cz¦stotli-

wo±ci nie wpªywa znacz¡co na wielko±¢ formowanych zmian nekrotycznych. Do uzyskanych

warto±ci ±rednich dopasowano metod¡ najmniejszych kwadratów funkcj¦ liniow¡ o równaniu

y(log(∆τ)) = alog(∆τ) + b (Tab. 3.4).
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Rys. 3.29. Obrazy MR przekroju osiowego (a) i promieniowego (b) (w pªaszczy¹nie
ogniska wi¡zki HIFU ) zmian nekrotycznych powstaªych w badanej tkance po jej
ekspozycji na wi¡zk¦ HIFU o f = 3.21 MHz, ∆τ = 3 ms, DC = 0.6 (a) oraz po jej
ekspozycji na wi¡zk¦ o f = 1.08 MHz, DC = 0.6, ∆τ = {0.03, 3, 300} ms (b).

.
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Rys. 3.30. Dªugo±¢ (po lewej) i ±rednica (po prawej) powstaªych zmian nekrotycz-
nych zmierzona na podstawie zdj¦¢ (niebieskie kropki) i obrazów MR (czerwone
kropki) ich przekrojów w zale»no±ci od czasu trwania impulsów wi¡zki HIFU o
cz¦stotliwo±ci f = 1.08 MHz (góra) oraz f = 3.21 MHz (dóª). Linie przerywane
oznaczaj¡ granice 95 % przedziaªu ufno±ci dopasowanej funkcji, za± jasne obszary
oznaczaj¡ zakres 95 % ufno±ci przewidywanych danych do±wiadczalnych.
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Warto±¢ ±rednia ± σ [mm]

f = 1.08 MHz f = 3.21 MHz

Zdj¦cia Obrazy MR Zdj¦cia Obrazy MR

∆τ

0.03 ms
dªugo±¢ 7.74 ± 0.85 9.0 ± 1.8 5.39 ± 0.65 4.4 ± 1.0

±rednica 2.00 ± 0.35 1.66 ± 0.24 1.78 ± 0.22 1.20 ± 0.32

3 ms
dªugo±¢ 9.3 ± 1.3 10.4 ± 2.2 6.08 ± 0.41 4.99 ± 0.98

±rednica 2.24 ± 0.29 1.73 ± 0.22 1.95 ± 0.15 1.44 ± 0.29

300 ms
dªugo±¢ 9.8 ± 1.7 9.9 ± 1.5 5.69 ± 0.54 4.92 ± 0.91

±rednica 2.24 ± 0.31 1.78 ± 0.24 1.83 ± 0.22 1.40 ± 0.32

Tab. 3.3. �rednia dªugo±¢ i ±rednica zmiany nekrotycznej powstaªej wewn¡trz ba-
danej tkanki po jej ekspozycji na wi¡zk¦ HIFU o ró»nej cz¦stotliwo±ci f = 1.08MHz
lub f = 3.21 MHz i czasie trwania impulsów (∆τ = 0.03 ms lub 3 ms lub 300 ms)
oraz takim samym wspóªczynniku wypeªnienia (DC = 0.6).

a σ(a) b σ(b)

f = 1.08 MHz, DC = 0.6

Zdj¦cia
dªugo±¢ 0.246 0.059 8.48 0.24

±rednica 0.0235 0.0081 2.130 0.034

Obrazy MR
dªugo±¢ 0.087 0.048 9.61 0.21

±rednica 0.0125 0.0049 1.704 0.021

f = 3.21 MHz, DC = 0.6

Zdj¦cia
dªugo±¢ 0.023 0.020 5.655 0.088

±rednica 0.0024 0.0063 1.844 0.028

Obrazy MR
dªugo±¢ 0.048 0.024 4.71 0.11

±rednica 0.0164 0.0059 1.329 0.027

Tab. 3.4. Wspóªczynniki a i b funkcji liniowej wraz z ich odchyleniem standardo-
wym σ(a), σ(b) wyznaczone na podstawie zdj¦¢ i obrazów MR przekrojów zmian
nekrotycznych powstaªych w badanej tkance po jej ekspozycji na wi¡zk¦ HIFU o
ró»nej cz¦stotliwo±ci f = 1.08 MHz lub f = 3.21 MHz i czasie trwania impulsów
(∆τ = 0.03 ms lub 3 ms lub 300 ms) oraz takim samym wspóªczynniku wypeªnienia
(DC = 0.6).
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Wpªyw wspóªczynnika wypeªnienia

Zbadano tak»e wpªyw wspóªczynnika wypeªnienia (DC) impulsowej wi¡zki HIFU na wiel-

ko±¢ zmiany nekrotycznej powstaªej w badanej tkance po jej nad¹wi¦kowieniu. W ekspery-

mentach stosowano wi¡zki HIFU o ró»nej cz¦stotliwo±ci (1.08 MHz lub 3.21 MHz) i wspóª-

czynniku wypeªnienia (DC = 0.4 lub 0.6 lub 0.8) dla takiego samego czasu trwania impulsów

(∆τ = 300 ms). Pomiary rozlegªo±ci powstaªych zmian nekrotycznych przeprowadzono na

podstawie zdj¦¢ i obrazów MR ich przekrojów osiowych i promieniowych (w pªaszczy¹nie

ogniskowej wi¡zki). Przykªadowe zdj¦cia i obrazy MR przekrojów zmian przedstawiono na

Rys. 3.31 i Rys. 3.32.

Rys. 3.31. Zdj¦cia przekroju osiowego (a) i promieniowego (b) (w pªaszczy¹nie
ogniska wi¡zki HIFU ) zmian nekrotycznych powstaªych w badanej tkance po jej
sonikacji wi¡zk¡ HIFU o takich samych parametrach (a) (f = 3.21MHz,∆τ = 3ms,
DC = 0.6) i o ró»nych parametrach (b) (f = 1.08 MHz, DC = 0.6, ∆τ = 0.03 ms
lub 3 ms lub 300 ms.

Wyniki pomiarów wielko±ci zmian nekrotycznych u±redniono i przedstawiono w Tab. 3.5.

Na Rys. 3.33 widoczna jest zmiana wielko±ci nekrozy wraz ze zmian¡ wspóªczynnika wypªe-

nienia impulsowej wi¡zki HIFU. Dwukrotne zwi¦kszenie wspóªczynnika wypeªnienia wi¡zki
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Rys. 3.32. T1-zale»ne obrazy MR przekrojów osiowych (a) i promieniowych w
pªaszczy¹nie ogniska wi¡zki HIFU (b) zmian nekrotycznych powstaªych w badanej
tkance po jej sonikacji wi¡zk¡ HIFU o ró»nych parametrach akustycznych: f =
3.21 MHz, ∆τ = 3 ms, DC = 0.6(a) i f = 1.08 MHz, DC = 0.4 lub 0.6 lub 0.8,
∆τ = 300 ms (b).

.

HIFU powoduje prawie dwukrotne wydªu»enie zmiany nekrotycznej. Do wyników pomiarów

dopasowano metod¡ najmniejszych kwadratów funkcj¦ liniow¡ (Tab. 3.6).

Wery�kacja lokalizacji utworzonej nekrozy

Lokalizacja powstaªych zmian nekrotycznych, czyli gª¦boko±¢ ±rodka ka»dej nekrozy pod

powierzchni¡ tkanki zostaªa wyznaczona na podstawie pomiarów ze zdj¦¢ i obrazów MR

ich przekrojów dla wi¡zek HIFU o ró»nych parametrach akustycznych (f = 1.08 MHz lub

3.21 MHz, DC = 0.4; 0.6; 0.8 i ∆τ = 0.03 ms; 3 ms; 300 ms). Wyznaczona w ten sposób

±rednia gª¦boko±¢ zmiany wyniosªa odpowiednio 12.16 ± 1.26 mm i 13.13 ± 0.91 mm. Nie

zaobserwowano istotnych ró»nic w lokalizacji powstaªych zmian nekrotycznych w zwi¡zku ze

zmian¡ parametrów akustycznych wi¡zki HIFU.
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Rys. 3.33. Dªugo±¢ (po lewej) i ±rednica (po prawej) utworzonych zmian nekro-
tycznych zmierzona na podstawie zdj¦¢ (niebieskie kropki) i obrazów MR (czerwo-
ne kropki) ich przekrojów w zale»no±ci od stosowanego wspóªczynnika wypeªnienia
wi¡zki HIFU o cz¦stotliwo±ci f = 1.08MHz (góra) i f = 3.21MHz (dóª). Linie prze-
rywane oznaczaj¡ granice 95 % przedziaªu ufno±ci dopasowanej funkcji, za± jasne
obszary oznaczaj¡ zakres 95 % ufno±ci przewidywanych danych do±wiadczalnych.

3.3.3. Dyskusja

Na podstawie ilo±ciowej analizy uzyskanych wyników eksperymentalnych oceniono lokali-

zacj¦ i rozlegªo±¢ elipsoidalnych zmian martwiczych utworzonych w badanej tkance po jej

ekspozycji na impulsow¡ wi¡zk¦ HIFU o ró»nej cz¦stotliwo±ci, czasie trwania impulsów i

wspóªczynniku wypeªnienia. Analiz¦ przeprowadzono poprzez pomiar wielko±ci osiowych i

promieniowych przekrojów powstaªych zmian nekrotycznych po ich wizualizacji z wykorzy-
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Warto±¢ ±rednia ±σ [mm]

f = 1.08 MHz f = 3.21 MHz

Zdj¦cia Obrazy MR Zdj¦cia Obrazy MR

DC

0.4
dªugo±¢ 6.2 ± 1.6 6.8 ± 1.1 3.38 ± 0.36 3.40 ± 0.79

±rednica 1.77 ± 0.30 1.42 ± 0.27 1.12 ± 0.18 0.86 ± 0.31

0.6
dªugo±¢ 9.8 ± 1.7 9.9 ± 1.5 5.69 ± 0.54 4.92 ± 0.91

±rednica 2.24 ± 0.31 1.78 ± 0.24 1.83 ± 0.22 1.40 ± 0.32

0.8
dªugo±¢ 10.88 ± 0.71 11.2 ± 1.2 6.34 ± 0.62 5.5 ± 1.0

±rednica 2.74 ± 0.52 2.11 ± 0.35 2.14 ± 0.40 1.48 ± 0.42

Tab. 3.5. �rednia dªugo±¢ i ±rednica zmiany nekrotycznej utworzonej wewn¡trz
badanej tkanki po jej sonikacji wi¡zk¡ HIFU o cz¦stotliwo±ci f = 1.08 MHz lub
3.21 MHz, czasie trwania impulsów ∆τ = 300 ms oraz wspóªczynniku wypeªnienia
DC = 0.4 lub 0.6 lub 0.8.

staniem ró»nych metod obrazowania (rezonansu magnetycznego i optycznego) oraz porów-

nanie wyników.

W tym badaniu obrazowanie USG wykorzystano jedynie do wst¦pnej kontroli zabiegu

ablacji. Miaªo ono charakter raczej jako±ciowy i nie sªu»yªo do oceny wielko±ci zmian mar-

twiczych. Obrazowanie USG stosowano jednocze±nie z ablacj¡ jedynie w celu sprawdzenia,

czy centralna zmiana martwicza (widoczna na obrazie jako obszar hiperechogeniczny) tworzy

si¦ na osi obrazu USG przekroju osiowego badanej próbki tkanki na zamierzonej gª¦boko±ci

pod jej powierzchni¡.

�rednie wielko±ci powstaªych zmian nekrotycznych zmierzone na podstawie zdj¦¢ lub ob-

razów MR ich przekrojów ró»ni¡ si¦ od siebie w granicach niepewno±ci. �rednia dªugo±¢

zmiany nekrotycznej powstaªej w badanej tkance na skutek jej ekspozycji na wi¡zk¦ HIFU

o cz¦stotliwo±ci 1.08 MHz jest prawie dwukrotnie wi¦ksza od dªugo±ci zmian utworzonych

po sonikacji wi¡zk¡ o cz¦stotliwo±ci 3.21 MHz. Stosunek tych dªugo±ci jest zgodny ze sto-
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a σ(a) b σ(b)

f = 1.08 MHz, ∆τ = 300 ms

Zdj¦cia
dªugo±¢ 12.0 2.1 1.9 1.3

±rednica 2.37 0.30 0.81 0.18

Obrazy MR
dªugo±¢ 10.9 1.3 2.85 0.81

±rednica 1.73 0.20 0.72 0.13

f = 3.21 MHz, ∆τ = 300 ms

Zdj¦cia
dªugo±¢ 6.61 0.61 1.31 0.40

±rednica 2.62 0.20 0.16 0.13

Obrazy MR
dªugo±¢ 5.16 0.64 1.52 0.41

±rednica 0.14 0.19 0.44 0.12

Tab. 3.6. Wspóªczynniki a i b funkcji liniowej wraz z ich odchyleniem standar-
dowym σ(a), σ(b) wyznaczone na podstawie danych otrzymanych ze zdj¦¢ i obra-
zów MR przekrojów zmian nekrotycznych powstaªych po sonikacji badanej tkan-
ki wi¡zk¡ HIFU o cz¦stotliwo±ci f = 1.08 MHz lub 3.21 MHz, ∆τ = 300 ms i
DC = 0.4; 0.6; 0.8.

sunkiem dªugo±ci stref ogniskowych tych wi¡zek wyznaczonych z osiowych rozkªadów ci±nie«

akustycznych. W przypadku zmiany ±rednicy wraz ze wzrostem cz¦stotliwo±ci wi¡zki sytu-

acja wygl¡da inaczej. Wyznaczony na podstawie zmierzonego w wodzie rozkªadu ci±nienia

w wi¡zce o cz¦stotliwo±ci 1.08 MHz i 3.21 MHz stosunek ±rednic ich obj¦to±ci ogniskowej

wyniósª 2.75, tymczasem analogiczny stosunek ±rednic zmian nekrotycznych wyznaczony

ze zdj¦¢ i obrazów MR wyniósª odpowiednio 1.05 i 1.25. Tak du»a ró»nica w stosunkach

±rednic wynika najprawdopodobniej z wi¦kszego gradientu ci±nienia, a tym samym wi¦ksze-

go gradientu temperatury indukowanej w tkance w rejonie ogniska wi¡zki o cz¦stotliwo±ci

3.21 MHz. Z kolei wi¦kszy gradient temperatury prowadzi do szybszego rozchodzenia si¦

ciepªa w tkance. W konsekwencji ±rednica nekrotycznej zmiany powstaªej w badanej tkance

po jej sonikacji wi¡zk¡ HIFU o cz¦stotliwo±ci 3.21 MHz nie ró»ni si¦ znacz¡co od ±rednicy

zmiany utworzonej na skutek ekspozycji na wi¡zk¦ o cz¦stotliwo±ci 1.08 MHz.

Wyznaczono warto±ci ±rednie wraz z odchyleniem standardowym wielko±ci zmian nekro-

61



tycznych powstaªych w badanej tkance po jej sonikacji wi¡zk¡ HIFU o ró»nej cz¦stotliwo±ci

(1.08MHz / 3.21MHz) i czasie trwania impulsów (0.03 ms, 3 ms, 300 ms) przy takim samym

wspóªczynniku wypeªnienia (0.6). Zbadano wpªyw czasu trwania impulsów w zakresie czte-

rech rz¦dów wielko±ci i nie stwierdzono znacz¡cych ró»nic w rozlegªo±ci powstaªych zmian

nekrotycznych. Wykazano, »e ró»nice w czasie trwania impulsów przy zachowaniu takiego

samego wspóªczynnika wypeªnienia nie powoduj¡ istotnych ró»nic w rozlegªo±ci utworzonych

zmian nekrotycznych.

Wpªyw wspóªczynnika wypeªnienia (DC) na wielko±¢ powstaªych zmian nekrotycznych

zostaª oszacowany poprzez wyznaczenie ich ±redniej dªugo±ci i ±rednicy wraz z odchyleniem

standardowym. Badane próbki tkankowe zostaªy poddane 3 s ekspozycji na wi¡zk¦ HIFU

o cz¦stotliwo±ci 1.08 MHz lub 3.21 MHz, takim samym czasie trwania impulsów (300 ms)

i ró»nym wspóªczynniku wypeªnienia (DC = 0.4; 0.6; 0.8). Rozlegªo±¢ powstaªej zmiany ne-

krotycznej w zale»no±ci od wspóªczynnika wypeªnienia (DC) stosowanej wi¡zki HIFU jest

pokazana na Rys. 3.31 i Rys. 3.32. Ilo±ciowy wzrost wielko±ci nekrozy wraz ze wzrostem war-

to±ci DC przedstawiono na Rys. 3.33. Otrzymane wyniki s¡ zgodne z przewidywaniami, gdy»

wi¦ksza warto±¢ wspóªczynnika wypeªnienia oznacza dªu»sz¡ efektywn¡ ekspozycj¦ tkanki na

wi¡zk¦ HIFU o staªym nat¦»eniu, co powoduje, »e wi¦ksza ilo±¢ energii akustycznej fali jest

zamienianej w ciepªo w próbce.

Zastosowanie dwóch technik wizualizacji przekrojów zmian martwiczych (zdj¦cia i obrazy

MR) powstaªych w badanej tkance po jej sonikacji wi¡zk¡ HIFU o zadanych parametrach

akustycznych w celu wyznaczenia ich lokalizacji i wielko±ci umo»liwiªo wzajemn¡ wery�kacj¦

tych metod. Wykazano, »e ±rednia ró»nica pomi¦dzy ±redni¡ wielko±ci¡ utworzonej zmia-

ny wyznaczon¡ ze zdj¦¢ i obrazów MR jej przekrojów, wynosi 0.25 mm. Bior¡c pod uwag¦

fakt, »e rozdzielczo±¢ otrzymanych obrazów MR wynosi ok. 5 pikseli/mm, ±rednia ró»nica

odpowiada wymiarom niewiele wi¦kszym od jednego piksela. Mo»na wi¦c zaªo»y¢, »e nie-

wielkie ró»nice w pomiarach wielko±ci zmian martwiczych wyznaczonych na podstawie zdj¦¢

a obrazów MR s¡ niepewno±ciami pomiarowymi.
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Na podstawie zdj¦¢ i obrazów MR przekrojów powstaªych zmian martwiczych wyznaczo-

no tak»e lokalizacj¦ ich ±rodka pod powierzchni¡ badanej tkanki. Zaobserwowano, »e ±rodek

nekrozy jest umiejscowiony na takiej samej gªeboko±ci pod powierzchni¡ tkanki (wynikaj¡cej

z geometrii wi¡zki HIFU i o±rodków propagacji) niezale»nie od parametrów akustycznych

stosowanej wi¡zki. �rednia gª¦boko±¢ lokalizacji ±rodka nekrozy wyznaczona ze zdj¦¢ i obra-

zów MR jej przekrojów jest zbli»ona i zgodna z pozycj¡ maksymalnej amplitudy wynikaj¡cej

z obliczonego rozkªadu ci±nienia akustycznego w wi¡zce propagowanej w dwuwarstwowym

ukªadzie o±rodków woda-tkanka.

Do gªównych ¹ródeª niepewno±ci mo»na zaliczy¢:

� niejednorodno±¢ struktury próbek tkankowych. Próbki schabu wieprzowego eksponowa-

ne na wi¡zki HIFU ró»ni¡ si¦ mi¦dzy sob¡ struktur¡ (uªo»eniem wªókien, zawarto±ci¡

tªuszczu, umiejscowieniem wtr¡ce«). Wszystkie te niejednorodno±ci i ró»nice pomi¦-

dzy próbkami wpªywaj¡ na zmian¦ ich parametrów akustycznych, a w konsekwencji

na powtarzalno±¢ wyników, dlatego zostaª przeprowadzony szereg eksperymentów dla

zbadania wpªywu ka»dego parametru sonikacji na kilku próbkach, aby zminimalizowa¢

niepewno±ci wynikaj¡ce z niejednorodno±ci próbek.

� nieidealne przekrojenie próbki w pªaszczy¹nie osiowej lub ogniskowej. Podczas wyzna-

czania wielko±ci powstaªych zmian nekrotycznych na podstawie zdj¦¢ ich przekrojów

osiowych i promieniowych istnieje skªadowa niepewno±ci zwi¡zana z tra�eniem w pªasz-

czyzn¦ przekroju. W przypadku, gdy próbka nie zostaªa przekrojona wzdªu» wªa±ciwej

pªaszczyzny wielko±¢ dªugo±ci i ±rednicy powstaªych zmian nekrotycznych mo»e by¢

zani»ona. Niepewno±¢ ta nie wyst¦powaªa w przypadku wyznaczania wielko±ci powsta-

ªej nekrozy na podstawie pomiarów z obrazów MR, gdy» w tym przypadku próbka

nie byªa krojona i nie byªa wyjmowana z komory tkankowej. Przed pomiarem wielko-

±ci nekrozy obrazy MR przekrojów próbki byªy poddawane wst¦pnej obróbce w celu

wyznaczenia w skali szaro±ci minimalnej warto±ci intensywno±ci dla ka»dego przekroju
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zawieraj¡cego zmian¦ nekrotyczn¡. Taki zabieg pozwalaª przeksztaªci¢ kilka obrazów

MR równolegªych przekrojów zmian nekrotycznych w jeden obraz MR umo»liwiaj¡cy

pomiar wielko±ci zmiany.

3.3.4. Wnioski

Analiza ilo±ciowa uzyskanych wyników eksperymentalnych umo»liwiªa dobór trajektorii ru-

chu wi¡zki HIFU, a tak»e odlegªo±ciowych odst¦pów mi¦dzy ekspozycjami, które prowadz¡

do obj¦cia nekroz¡ caªej zaplanowanej obj¦to±ci wewn¡trz badanej tkanki bez uszkodzenia

otaczaj¡cych j¡ struktur. Przykªadowo, dla 1.08-MHz wi¡zek o wspóªczynniku wypeªnie-

nia 0.6 maksymalna odlegªo±¢ mi¦dzy s¡siednimi ekspozycjami wyniosªa ok. 2 mm, a dla

3.21-MHz wi¡zek o tym samym wspóªczynniku wypeªnienia ok. 1.8 mm.

Na podstawie otrzymanych wyników bada« eksperymentalnych wykazano, »e zastosowa-

ne urz¡dzenie ablacyjne HIFU kontrolowane obrazowaniem USG jest zdolne do utworzenia

zmiany martwiczej o wyra¹nie zarysowanym pro�lu w zaplanowanej lokalnej obj¦to±ci we-

wn¡trz tkanki ex vivo bez uszkodzenia otaczaj¡cych j¡ struktur tkankowych.

Zastosowanie obrazowania USG typu B-mode do kontroli skuteczno±ci terapii HIFU wy-

maga dodatkowych bada«, np. poprzez zastosowanie termogra�i ultrad¹wi¦kowej [60], ela-

stogra�i [61], czy uczenia maszynowego [62].

Analiza ilo±ciowa uzyskanych danych pozwoliªa oszacowa¢ lokalizacj¦ i rozlegªo±¢ powsta-

ªych zmian martwiczych w zale»no±ci od wªa±ciwo±ci akustycznych (cz¦stotliwo±ci, czasu

trwania impulsów, wspóªczynniku wypeªnienia) wi¡zek HIFU. Wyniki tej analizy umo»liwi-

ªy zaplanowanie trajektorii ruchu wi¡zki oraz odlegªo±ciowych i czasowych odst¦pów mi¦dzy

wielokrotnymi ekspozycjami prowadz¡cymi do pokrycia nekroz¡ caªej leczonej obj¦to±ci we-

wn¡trz badanej tkanki. Ma to kluczowe znaczenie w planowaniu bezpiecznej i skutecznej

terapii w przyszªych badaniach przedklinicznych na zwierz¦tach.
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3.4. Ocena dokªadno±ci wykonania zaplanowanej ablacji

HIFU

Celem tego etapu bada« byªa eksperymentalna ocena wykonania zaplanowanej ablacji cylin-

drycznej obj¦to±ci wewn¡trz badanej tkanki ex vivo osadzonej w referencyjnej cylindrycznej

komorze wi¡zk¡ HIFU.

Zaplanowana obj¦to±¢ tkankowa poddawana ablacji miaªa ksztaªt cylindra (o ±rednicy

znacznie mniejszej od wewn¦trznej ±rednicy komory) usadowionego wspóªosiowo z ni¡. Zba-

dano cztery cylindryczne obj¦to±ci poddawane ablacji, po dwie dla ka»dej badanej cz¦stotli-

wo±ci (1.08 MHz / 3.21 MHz).

Dla wi¡zek HIFU o cz¦stotliwo±ci 1.08 MHz cylindryczna obj¦to±¢ zaplanowana do abla-

cji miaªa ±rednic¦ 5 mm lub 9 mm. Jak wynika z wyznaczonej wcze±niej dªugo±ci zmiany

nekrotycznej powstaªej w badanej tkance po jej ekspozycji na pojedyncz¡ 1.08-MHz wi¡zk¦

HIFU wysoko±¢ zaplanowanego do leczenia cylindra wyniosªa ok. 10 mm. Dla wi¡zek HIFU

o cz¦stotliwo±ci 3.21 MHz zaplanowano do ablacji cylindryczn¡ obj¦to±¢ o ±rednicy 5 mm

lub 8 mm i wysoko±ci ok. 5 mm.

Cylindryczne zmiany martwicze o zaplanowanej ±rednicy formowano przesuwaj¡c komor¦

tkankow¡ wzgl¦dem przetwornika HIFU za pomoc¡ mechanicznego systemu precyzyjnego

pozycjonowania sterowanego komputerowo. Zmiany nekrotyczne powstaªe po wielokrotnej

sonikacji tkanki pojedyncz¡ wi¡zk¡ HIFU porównano z tymi zaplanowanymi do leczenia za

pomoc¡ ró»nych metod ich wizualizacji (optycznej i obrazowania MR), a tak»e wyznaczono

przemieszczenie mi¦dzy ich ±rodkami.

3.4.1. Materiaªy i metody

W tych badaniach u»ywano stanowiska eksperymentalnego opisanego w rozdziale 3.2. Jako

tkank¦ ex vivo wykorzystano, podobnie jak w poprzednich badaniach, próbki ±wie»ego schabu
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wieprzowego. Metodologia przygotowania próbek byªa taka sama jak w przypadku bada«

opisanych w rozdziale 3.3.

Planowanie ablacji

W poprzednich badaniach wyznaczono wpªyw parametrów akustycznych wi¡zki HIFU na

lokalizacj¦ i rozlegªo±¢ utworzonych zmian nekrotycznych dla ±redniej mocy akustycznej.

W opisywanych eksperymentach zastosowano wi¡zk¦ o dwóch cz¦stotliwo±ciach 1.08 MHz i

3.21 MHz, czasie trwania impulsu ∆τ = 300 ms i wspóªczynniku wypeªnienia DC = 0.6.

Czas pojedynczej ekspozycji na wi¡zk¦ HIFU, tak jak w poprzednich eksperymentach, wyno-

siª 3 s, za± przerwa czasowa pomi¦dzy kolejnymi ekspozycjami wynosiªa 2 min. Zwi¦kszenie

warto±ci przerwy czasowej (w porównaniu do bada« opisanych w 3.3) z 1 min do 2 min by-

ªa spowodowana zaobserwowanymi ró»nicami w kolorze próbki umiejscowionymi na drodze

wi¡zki (mi¦dzy powierzchni¡ próbki a pocz¡tkiem strefy ogniskowej wi¡zki) prawdopodobnie

zwi¡zanymi z koagulacj¡, których, aby zachowa¢ jedn¡ z gªównych zalet ablacji ultrad¹wi¦ko-

wej - nieinwazyjno±¢, nale»aªo unikn¡¢. Przykªadowe zdj¦cie ukazuj¡ce niepo»¡dane zmiany

(obszar ograniczony »óªt¡ lini¡ przerywan¡) przedstawiono na Rys. 3.34.

Zgodnie z wynikami eksperymentów opisanych w rozdziale 3.3, dla 1.08-MHz wi¡zek

dªugo±¢ pojedynczej elipsoidalnej zmiany martwiczej powstaªej w badanej tkance po jej eks-

pozycji na pojedyncz¡ wi¡zk¦ HIFU wyniosªa ok. 10 mm, a ±rednica ok. 2 mm, natomiast

dla 3.21-MHz wi¡zek odpowiednio 5.7 mm i 1.8 mm przy czasie trwania impulsów 300 ms i

wspóªczynniku wypeªnienia 0.6.

Aby pokry¢ martwic¡ caª¡ zaplanowan¡ do ablacji obj¦to±¢ cylindryczn¡ wewn¡trz tkanki

nale»aªo utworzy¢ wiele pojedynczych zmian nekrotycznych przesuwaj¡c komor¦ tkankow¡

pomi¦dzy ekspozycjami wzdªu» zaprogramowanej trajektorii ruchu z wybranym odst¦pem

czasowym i odlegªo±ciowym. Jak wspomniano wy»ej, stosowano wi¡zki HIFU o cz¦stotliwo±ci

1.08 MHz lub 3.21 MHz, czasie trwania impulsu 300 ms i wspóªczynniku wypeªnienia 0.6.

Czas trwania pojedynczej ekspozycji o takiej samej liczbie generowanych impulsów wynosiª
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Rys. 3.34. Przykªadowe zdj¦cie przekroju podªu»nego próbki ex vivo z uwidocznio-
n¡ zmian¡ ablacyjn¡. Czarn¡ lini¡ przerywan¡ zaznaczono obszar, który byª zapla-
nowany do ablacji. �óªt¡ lini¡ oznaczono obszar, w którym doszªo do koagulacji ze
wzgl¦du na zbyt krótk¡ przerw¦ pomi¦dzy kolejnymi ekspozycjami na wi¡zk¦ HIFU.

3s. Pozycje i kolejno±¢ pojedynczych ablacji w pªaszczy¹nie ogniskowej stosowanych wi¡zek

HIFU w celu utworzenia cylindrycznej zmiany martwiczej o zadanej ±rednicy przedstawiono

na Rys. 3.35.

�rodek ka»dego z cylindrów zostaª zaplanowany tak, aby znajdowaª si¦ 12.6 mm pod

powierzchni¡ próbki na osi cylindrycznej komory tkankowej. Dodatkowo, w celu minimali-

zacji mo»liwo±ci zwi¡zanej z nieochªodzeniem si¦ tkanki do temperatury pocz¡tkowej, ka»d¡

kolejn¡ ekspozycj¦ próbki na wi¡zk¦ HIFU zaplanowano tak, aby znajdowaªa si¦ w jak naj-

wi¦kszej odlegªo±ci od poprzedniej. Ka»d¡ próbk¦ tkanki poddawano ablacji z dwóch jej stron

(z przodu i z tyªu) tak, aby zmaksymalizowa¢ wykorzystanie materiaªu badawczego i ilo±¢

danych statystycznych oraz zminimalizowa¢ ewentualne ró»nice w wynikach eksperymental-

nych wynikaj¡ce z ró»nic strukturalnych pomi¦dzy kolejnymi próbkami.
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Rys. 3.35. Poªo»enia i kolejno±¢ pojedynczych ablacji zaplanowanych w celu utwo-
rzenia cylindrycznej zmiany martwiczej o ±rednicy 5 mm (po lewej) i 9 mm (po
prawej) wi¡zk¡ HIFU o cz¦stotliwo±ci 1.08 MHz, czasie trwania impulsów 300 ms
i wspóªczynniku wypeªnienia 0.6. Pokazano przekrój cylindra w pªaszczy¹nie ogni-
skowej wi¡zki.

Wizualizacja obj¦to±ci tkankowej poddanej ablacji

Po sonikacji przekroje osiowe i promieniowe powstaªych zmian martwiczych porównano z

tymi zaplanowanymi do leczenia stosuj¡c ró»ne metody ich wizualizacji (obrazowanie USG,

obrazowanie MR oraz optyczne). Oceniono ró»nice mi¦dzy przekrojami zaplanowanych i

powstaªych zmian, jak równie» odchylenie mi¦dzy ich ±rodkami. Porównanie przeprowadzono

dla ka»dej obj¦to±ci zaplanowanej do leczenia.

Obrazowanie USG

Przed i po sonikacji ka»dej próbki tkankowej rejestrowano obrazy USG przekroju osiowego

za pomoc¡ gªowicy obrazuj¡cej stosuj¡c cz¦stotliwo±ci 4 MHz i 8 MHz.
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Obrazowanie MR

Po sonikacji i zarejestrowaniu obrazów USG zmiany martwicze powstaªe w ka»dej próbce

tkankowej zostaªy zwizualizowane w postaci T1-zale»nych obrazów MR przy u»yciu skanera

rezonansu magnetycznego Bruker Biospec 70/30USR o 7 T indukcji pola magnetycznego

(Bruker Polska Sp. z o.o., Pozna«, Polska). Nast¦pnie zostaªy one poddane wst¦pnej obróbce

za pomoc¡ oprogramowania OsiriX Lite (Pixmeo SARL, Switzerland) posiadaj¡cego funkcj¦

Minimum Intensity Projection (MinIP) w celu utworzenia z sekwencji obrazów MR, obej-

muj¡cych caª¡ obj¦to±¢ zmiany nekrotycznej, pojedynczego obrazu w jednej pªaszczy¹nie.

Obrazowanie optyczne

Po uwidocznieniu powstaªych zmian za pomoc¡ obrazowania USG i MR, ka»da komora z

tkank¡ byªa mro»ona przez okoªo 2 godziny w temperaturze -18◦C. Nast¦pnie ka»d¡ utwar-

dzon¡ próbk¦ tkankow¡ wyjmowano z komory i krojono wzdªu» pªaszczyzny osiowej lub

promieniowej, aby uwidoczni¢ powstaªe zmiany martwicze w przekroju osiowym lub pro-

mieniowym (w pªaszczy¹nie ogniskowej). Lokalizacj¦ i rozlegªo±¢ ka»dej elipsoidalnej zmiany

oceniono na podstawie zdj¦¢ jej przekrojów przeksztaªconych na skal¦ szaro±ci i przetworzo-

nych tymi samymi metodami, co obrazy MR.

Parametry oceny dokªadno±ci wykonania zaplanowanej ablacji

Przy wykorzystaniu oprogramowania Matlab obrazy w skali szaro±ci znormalizowano na pod-

stawie pomiarów ±redniej jasno±ci powstaªych zmian martwiczych wzgl¦dem otaczaj¡cych ich

struktur. Nast¦pnie, zaªo»ono, »e zmiana nekrotyczna powstaje w obszarze charakteryzuj¡-

cym si¦ co najmniej 50 % zmian¡ jasno±ci wzgl¦dem obszaru nie poddawanego sonikacji.

W oparciu o takie zaªo»enie obraz byª przetwarzany w map¦ binarn¡. Na otrzyman¡ w ten

sposób macierz binarn¡ nakªadano mask¦ odzwierciedlaj¡c¡ lokalizacj¦ i rozlegªo±¢ obszaru

zaplanowanego do ablacji. Wyznaczono równie» przemieszczenie mi¦dzy ±rodkiem obszaru

zaplanowanego do ablacji a ±rodkiem powstaªej zmiany martwiczej (d) oraz parametry (α,
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β, γ) charakteryzuj¡ce dokªadno±¢ wykonania zaplanowanej ablacji, obliczane ze wzorów:

� α = S(P\C)
S(P ) 100% - procentowa cz¦±¢ pola przekroju osiowego/promieniowego obj¦to±ci

tkankowej planowanej do ablacji, która nie zostaªa obj¦ta nekroz¡,

� β = S(C\P )
S(C) 100% - procentowa cz¦±¢ pola przekroju osiowego/promieniowego powstaªej

zmiany nekrotycznej, która wychodzi poza obszar planowany do ablacji,

� γ = S(P∩C)
S(P ) 100% - procentowa cz¦±¢ pola przekroju osiowego/promieniowego obj¦to±ci

tkankowej planowanej do ablacji, która zostaªa pokryta nekroz¡,

gdzie S - pole przekroju osiowego lub radialnego, P - zbiór pikseli w przekroju obj¦to±ci

tkankowej planowanej do ablacji, a C - zbiór pikseli w przekroju powstaªej zmiany martwi-

czej. Wyznaczono tak»e parametry α′, β′ i γ′ b¦d¡ce odpowiednikami parametrów α, β i γ

w przypadku, gdy naªo»one zostan¡ na siebie ±rodki przekrojów obj¦to±ci tkankowej zapla-

nowanej do ablacji i utworzonej zmiany nekrotycznej. Tak obliczone parametry pozwoliªy

oszacowa¢ dokªadno±¢ wykonania zaplanowanej ablacji.

Analiza statystyczna wyników

Otrzymane wyniki w postaci parametrów α, β, γ i α′, β′, γ′ oraz odlegªo±ci mi¦dzy zaplano-

wanym ±rodkiem cylindra a utworzonym dla ka»dej próbki zostaªy wyznaczone, a nast¦pnie

dla wszystkich eksperymentów u±rednione. Caªkowita liczba analizowanych obszarów nekro-

tycznych wyniosªa 12 (po 3 dla ka»dego rodzaju cylindra).

3.4.2. Wyniki

Oszacowano eksperymentalnie dokªadno±¢ wykonania zaplanowanej ablacji przez zrobotyzo-

wane, kontrolowane obrazowaniem USG urz¡dzenie ablacyjne HIFU (zarówno w pªaszczy¹-

nie osiowej jak i ogniskowej wi¡zki HIFU ) za pomoc¡ ró»nych metod wizualizacji zmiany

martwiczej powstaªej w próbce tkankowej schabu wieprzowego ex vivo po jej wielokrotnej
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sonikacji wi¡zk¡ HIFU przesuwan¡ z wybranym krokiem czasowym i odlegªo±ciowym wzdªu»

zaprogramowanej trajektorii prowadz¡cej do koagulacyjnej nekrozy zaplanowanej obj¦to±ci

cylindrycznej wewn¡trz tkanki. Nast¦pnie, zwizualizowane przekroje powstaªych zmian mar-

twiczych porównano z tymi, planowanymi do leczenia.

Zastosowano trzy metody wizualizacji: obrazowanie USG, obrazowanie MR i obrazowanie

optyczne. Podobnie jak w rozdziale 3.3. do ilo±ciowej oceny dokªadno±ci wykonanej ablacji

sªu»yªy tylko obrazy MR i zdj¦cia fotogra�czne.

Rys. 3.36 przedstawia przykªadowe zdj¦cia przekroju promieniowego zmiany martwiczej

o ró»nej ±rednicy, utworzonej w badanej próbce tkankowej po jej wielokrotnej ekspozycji na

wi¡zk¦ HIFU o ró»nej cz¦stotliwo±ci. Zdj¦cia zostaªy wykonane po przekrojeniu zamro»onej

próbki wzdªu» pªaszczyzny ogniskowej wi¡zki HIFU. Przykªadowe zdj¦cia przekroju osiowego

tych zmian przedstawiono na Rys. 3.37.

Rys. 3.36. Zdj¦cia przekroju promieniowego (w pªaszczy¹nie ogniskowej wi¡zki
HIFU ) 5-mm (a) i 9-mm (b) cylindrycznej zmiany martwiczej powstaªej w badanej
tkance po jej ekspozycji na wi¡zk¦ HIFU o cz¦stotliwo±ci f = 3.21 MHz (a) oraz
f = 1.08 MHz (b). Czarnym kropkowanym okr¦giem wewn¡trz przekroju próbki
zaznaczono obszar zaplanowany do ablacji.

Jak wida¢ z powy»szych zdj¦¢, ka»da zmiana martwicza byªa ªatwa do wykrycia ze wzgl¦-
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Rys. 3.37. Zdj¦cia przekroju osiowego cylindrycznej zmiany martwiczej o ±rednicy
5 mm (a) i 9 mm (b) powstaªej w badanej próbce po jej ekspozycji na wi¡zk¦
HIFU o f = 3.21 MHz (a) lub po jednostronnej ekspozycji na 1.08-MHz wi¡zk¦ (b).
Czarnym kropkowanym prostok¡tem wewn¡trz przekroju próbki zaznaczono obszar
zaplanowany do ablacji.

du na wyra¹nie zarysowan¡ granic¦ mi¦dzy odbarwion¡ tkank¡ martwicz¡ a otaczaj¡c¡ j¡

tkank¡ o kolorze niezmienionym. Na zdj¦ciach przekrojów promieniowych lokalizacja i wiel-

ko±¢ obj¦to±ci tkankowej planowanej do leczenia zostaªa zaznaczona jako okr¡g o zadanej

±rednicy ze ±rodkiem na przeci¦ciu przek¡tnych kwadratu, w który wpisano okr¡g o ±rednicy

równej ±rednicy wewn¦trznej komory tkankowej. Na zdj¦ciach przekrojów osiowych obszar

planowany do ablacji zaznaczano jako prostok¡t o bokach równych ±rednicy i dªugo±ci pla-

nowanej cylindrycznej obj¦to±ci martwiczej. �rodek prostok¡ta znajdowaª si¦ na osi komory

tkankowej na gª¦boko±ci ok. 12 mm poni»ej powierzchni tkanki. Na podstawie zdj¦¢ przekro-

jowych powstaªej zmiany martwiczej wyznaczono jej poªo»enie, wielko±¢ i przemieszczenie w

stosunku do zmiany planowanej do ablacji.
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Na Rys. 3.38 pokazano przykªadowe obrazy MR przekroju promieniowego (w pªaszczy¹-

nie ogniskowej wi¡zki HIFU ) zmiany nekrotycznej o ró»nej ±rednicy utworzonej w badanej

tkance po jej wielokrotnej sonikacji wi¡zk¡ HIFU o zadanych wªa±ciwo±ciach akustycznych.

Przekrój obj¦to±ci tkankowej planowanej do ablacji zostaª zaznaczony jako okr¡g, za± prze-

krój powstaªej nekrozy jest widoczny jako czarny obszar. Przykªadowe obrazy MR przekroju

osiowego zmian utworzonych oraz tych planowanych do ablacji przedstawiono na Rys. 3.39.

Rys. 3.38. T1-zale»ny obraz MR przekroju promieniowego (w pªaszczy¹nie ognisko-
wej wi¡zki HIFU ) cylindrycznej zmiany nekrotycznej o ±rednicy 5 mm (a) lub 9 mm
(b) powstaªej w badanej tkance po jej wielokrotnej ekspozycji na wi¡zk¦ HIFU o cz¦-
stotliwo±ci odpowiednio 3.21 MHz lub 1.08 MHz. Biaª¡ kropkowan¡ lini¡ okr¦gow¡
wewn¡trz przekroju tkanki zaznaczono obszar zaplanowany do ablacji.

Na podstawie ilo±ciowej analizy danych z zarejestrowanych obrazów MR oraz zdj¦¢ prze-

krojów badanej próbki wyznaczono warto±ci ±rednie oraz odchylenia standardowe dla para-

metrów α, β, γ i α′, β′, γ′ oraz dla przemieszczenia ±rodka cylindra zaplanowanego do ablacji

wzgl¦dem tego powstaªego (d). Wymienione parametry dla przekroju promieniowego oraz

osiowego przedstawiono w Tab. 3.7. Na Rys. 3.40 pokazano przykªadowy kontur przekroju

promieniowego obj¦to±ci tkankowej planowanej do ablacji oraz powstaªej wewn¡trz badanej

próbki tkankowej po jej wielokrotnej ekspozycji na wi¡zk¦ HIFU o zadanej cz¦stotliwo±ci.
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Rys. 3.39. T1-zale»ne obrazy MR przekroju osiowego zmian cylindrycznych o ±red-
nicy 5 mm (a) oraz 9 mm i 8 mm (b) powstaªych w próbce tkankowej po jej ekspozy-
cji na wi¡zk¦ HIFU o cz¦stotliwo±ci 1.08 MHz (górna zmiana) lub 3.21 MHz (dolna
zmiana). Biaªym kropkowanym prostok¡tem wewn¡trz przekroju próbki zaznaczono
obszar zaplanowany do ablacji.

Zgodnie z wynikami przedstawionymi w tabeli 3.7, ±rednia warto±¢ przemieszczenia mi¦-

dzy ±rodkami przekrojów promieniowych zaplanowanych do ablacji i powstaªych wynio-

sªa 1.01 ± 0.18 mm w przypadku wyznaczania tego parametru na podstawie zdj¦¢ i

0.74 ± 0.59 mm w przypadku wyznaczania na podstawie obrazów MR. Wykazano tak»e,

»e ±rednia warto±¢ przemieszczenia mi¦dzy ±rodkami przekrojów osiowych zaplanowanych do

ablacji i powstaªych wyniosªa 1.38 ± 0.37 mm lub 1.08 ± 0.26 mm, gdy zostaªa wyznaczona

odpowiednio na podstawie zdj¦¢ lub obrazów MR.

Wyznaczono równie» warto±ci ±rednie parametrów α′, β′, γ′ opisuj¡cych dokªadno±¢ prze-

prowadzenia zaplanowanej ablacji, gdy ±rodki przekrojów planowanych i powstaªych s¡ na-

ªo»one na siebie. �rednia warto±¢ parametru γ′ wyznaczona na podstawie zdj¦¢ oraz obra-

zów MR przekrojów promieniowych powstaªych zmian martwiczych wyniosªa odpowiednio

97.8% ± 2.0 % i 87.6% ± 6.4 %, tymczasem gdy ±rednia warto±¢ parametru β′ byªa równa

odpowiednio 18.5% ± 9.5% i 7.8% ± 4.2%. Ilo±ciowa analiza otrzymanych wyników wy-
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Rys. 3.40. Dwie naªo»one na siebie mapy binarne przekroju promieniowego cylin-
drycznej obj¦to±ci tkankowej o ±rednicy 5 mm zaplanowanej do ablacji i tej utworzo-
nej wewn¡trz badanej tkanki po jej wielokrotnej ekspozycji na wi¡zk¦ HIFU o cz¦-
stotliwo±ci 3.21 MHz. Wspólny obszar przekroju zaplanowanej i utworzonej zmiany
nekrotycznej jest przedstawiony w kolorze biaªym. Niebieskim kolorem zaznaczono
obszar nekrozy powstaªej poza przekrojem zaplanowanym. Kolorem zielonym zazna-
czono obszar zaplanowany do ablacji, który nie zostaª pokryty nekroz¡.

kazaªa, »e powstaªa nekroza obejmuje ±rednio ok. 93 % powierzchni planowanej do ablacji i

ok. 13 % powstaªej zmiany nekrotycznej znajduje si¦ poza planowanym obszarem.

Dla przekrojów osiowych ±rednia warto±¢ parametru γ′ wyniosªa 86.2% ± 2.7 %, gdy

byªa wyznaczana ze zdj¦¢, oraz 76.1% ± 4.2 %, gdy wyznaczano j¡ z obrazów MR, przy

zachowaniu zbli»onej warto±ci parametru β′ (17.1% ± 5.5 % dla zdj¦¢ oraz 8.8% ± 2.0 %

dla obrazów MR).

Wyznaczono tak»e warto±ci ±rednie parametrów α, β, γ opisuj¡cych dokªadno±¢ pokrycia

nekroz¡ lokalnej obj¦to±ci tkankowej zaplanowanej do ablacji. Warto±¢ ±rednia parametru α

wyniosªa 14.4% ± 6.9 % lub 22.0% ± 4.7 % odpowiednio, gdy zostaªa wyznaczona ze zdj¦¢

przekrojów promieniowych czy osiowych oraz 25.8% ± 9.4 % i 35.5% ± 11.4 % odpowiednio,
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Warto±¢ ±rednia ± odchylenie standardowe

Zdj¦cia Obrazy MR

Przekrój promieniowy Przekrój osiowy Przekrój promieniowy Przekrój osiowy

d [mm] 1.01 ± 0.18 1.38 ± 0.37 0.74 ± 0.59 1.08 ± 0.26

α [%] 14.4 ± 6.9 22.0 ± 4.7 25.8 ± 9.4 35.5 ± 11.4

β [%] 29.9 ± 8.5 26.0 ± 3.4 22.8 ± 4.0 16.9 ± 3.1

γ [%] 85.6 ± 6.9 78.0 ± 4.7 74.2 ± 9.4 64.5 ± 11.4

α′ [%] 2.2 ± 2.0 13.8 ± 2.7 12.4 ± 6.4 23.9 ± 4.2

β′ [%] 18.5 ± 9.5 17.1 ± 5.5 7.8 ± 4.2 8.8 ± 2.0

γ′ [%] 97.8 ± 2.0 86.2 ± 2.7 87.6 ± 6.4 76.1 ± 4.2

Tab. 3.7.Warto±¢ ±rednia wraz z odchyleniem standardowym przemieszczenia ±rod-
ka przekroju powstaªej zmiany nekrotycznej wzgl¦dem ±rodka przekroju obj¦to±ci
zaplanowanej do ablacji, a tak»e parametrów wyznaczaj¡cych dokªadno±¢ wykona-
nia zaplanowanej ablacji HIFU.

gdy zostaªa obliczona z obrazów MR tych przekrojów. Warto±¢ ±rednia parametru β wyniosªa

29.9% ± 8.5 % lub 26.0% ± 3.4 % odpowiednio, gdy wyznaczono j¡ ze zdj¦¢ przekrojów

promieniowych czy osiowych oraz 22.8% ± 4.0 % lub 16.9% ± 3.1 % odpowiednio, gdy

zostaªa obliczona z obrazów MR tych przekrojów. Ilo±ciowa analiza warto±ci parametrów β

i α pozwoliªa doj±¢ do wniosku, »e ±rednio ok. 20 % (dla przekroju promieniowego) i ok.

28 % (dla przekroju osiowego) obszaru zaplanowanego do ablacji nie zostaªo obj¦te nekroz¡,

za± ok. 26 % (dla przekroju promieniowego) i ok. 21 % (dla przekroju osiowego) obszaru

powstaªej nekrozy znajduje si¦ poza obszarem zaplanowanym do ablacji.

Warto±ci parametrów α, β i γ s¡ mniejsze od warto±ci parametrów α′, β′, γ′. Praw-

dopodobn¡ przyczyn¡ tego jest dodatkowy czynnik wpªywaj¡cy na dokªadno±¢ celowania

ogniska wi¡zki HIFU , a mianowicie niepewno±¢ zwi¡zana z ustawieniem komory tkankowej

wspóªosiowo z przetwornikiem HIFU. �rednia warto±¢ przemieszczenia (d) ±rodka powstaªej

76



nekrozy wzgl¦dem ±rodka obj¦to±ci tkankowej zaplanowanej do ablacji jest zbli»ona do tej

wyznaczonej w rozdziale 3.3. i wynosi ok. 0.34 mm ± 1.26 mm lub 0.63 mm ± 0.91 mm

odpowiednio, gdy zostaªa wyznaczona ze zdj¦¢ czy obrazów MR. Rozrzut lokalizacji ±rod-

ka powstaªej nekrozy wynika najprawdopodobniej z niedokªadno±ci wykonania konstrukcji

mechanicznej zbudowanego urz¡dzenia ablacyjnego.

3.4.3. Dyskusja

Na ocen¦ dokªadno±ci wykonania zaplanowanej ablacji mog¡ mie¢ wpªyw bª¦dy pochodz¡ce

z nast¦puj¡cych ¹ródeª: niedokªadno±ci wykonania konstrukcji urz¡dzenia lub komory tkan-

kowej oraz niedokªadno±ci pomiaru. Gdy bª¦dy wynikaj¡ z niedokªadno±ci konstrukcji, o±

centralna na obrazie B-mode przekroju osiowego komory tkankowej mo»e by¢ nieznacznie

odchylona od osi wi¡zki HIFU. To mo»e prowadzi¢ do braku wspóªosiowo±ci przekrojów

obj¦to±ci tkankowej planowanej do leczenia i zmian nekrotycznych powstaªych po sonika-

cji. Dla zminimalizowania tego bª¦du urz¡dzenie zostaªo skalibrowane (za pomoc¡ pomiarów

rozkªadu ci±nienia w pªaszczy¹nie ogniskowej wi¡zki HIFU hydrofonem igªowym) poprzez

mechaniczn¡ regulacj¦ poªo»enia przetwornika HIFU wzgl¦dem sondy obrazuj¡cej.

Bª¦dy wynikaj¡ce z niedokªadno±ci pomiarów i ró»norodno±ci próbek tkankowych mini-

malizowano poprzez kilkukrotne powtarzanie eksperymentów na kilku próbkach. U±rednione

wyniki oraz niepewno±ci przedstawiono w Tab. 3.7.

Wielko±¢ obj¦to±ci tkankowej, któr¡ mo»na skutecznie leczy¢ za pomoc¡ u»ywanego urz¡-

dzenia ablacyjnego HIFU jest ograniczona wielko±ci¡ zwierz¦cia oraz czasem trwania znie-

czulenia jednorazowego. Jest to zwykle kompromis pomi¦dzy typowym czasem trwania znie-

czulenia, a czasem ekspozycji potrzebnym do pokrycia nekroz¡ caªej obj¦to±ci guza. Maksy-

malna ±rednica guzów mo»liwych do termoablacji wynosi 10 mm, a maksymalna gª¦boko±¢

ich usadowienia pod skór¡ 15 mm, co wynika z wielko±ci zwierz¦cia.

Trajektoria ruchu wi¡zki HIFU, okre±laj¡ca poªo»enie i kolejno±¢ pojedynczych ekspozy-
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cji, byªa dobierana w taki sposób, aby zmaksymalizowa¢ odlegªo±¢ pomi¦dzy kolejnymi eks-

pozycjami minimalizuj¡c tym samym efekt podwy»szonej pierwotnej temperatury w miejscu

kolejnej sonikacji wywoªanej poprzedni¡ sonikacj¡.

Mniejsze warto±ci parametru γ′ otrzymane dla przekrojów osiowych w porównaniu z

promieniowymi s¡ najprawdopodobniej spowodowane:

� wi¦kszym prawdopodobie«stwem, »e na drodze propagacji wi¡zki HIFU (w kierunku

osi z ) w strukturze tkankowej b¦dzie znajdowa¢ si¦ wi¦cej niejednorodno±ci (wtr¡ce«

np. tkanki tªuszczowej, tkanki ª¡cznej) zaburzaj¡cych rozchodzenie si¦ fal, poniewa»

dªugo±¢ elipsoidalnej obj¦to±ci ogniska wi¡zki jest 5-7 razy wi¦ksza od jej ±rednicy;

� wi¦kszym prawdopodobie«stwem wyst¡pienia zjawisk kawitacyjnych na dªu»szej dro-

dze propagacji wi¡zki w kierunku osi z w porównaniu z drog¡ rozchodzenia si¦ fal w

kierunku osi x lub y (promieniowym).

3.4.4. Wnioski

Otrzymane wyniki pomiarów wykazaªy, »e zrobotyzowane urz¡dzenie ablacyjne HIFU u»y-

wane do eksperymentów jest zdolne formowa¢ zmiany martwicze w lokalnej, zaplanowanej

do leczenia obj¦to±ci wewn¡trz badanej tkanki z zadowalaj¡c¡ dokªadno±ci¡.

Zgodnie z danymi przedstawionymi w Tab. 3.7 dokªadno±¢ celowania u»ywanego urz¡-

dzenia wyniosªa w przybli»eniu 1.2 mm w pªaszczy¹nie osiowej (pªaszczy¹nie obrazowania

B-mode) i 1 mm w pªaszczy¹nie ogniskowej wi¡zki HIFU. Wielko±ci te s¡ porównywalne z

dokªadno±ci¡ celowania innych urz¡dze« ablacyjnych HIFU kontrolowanych obrazowaniem

USG [63]�[65]. Dlatego u»ywane urz¡dzenie HIFU b¦dzie przydatne w badaniach przedkli-

nicznych do planowania, monitorowania i termoablacji litych guzów wszczepianych maªym

zwierz¦tom, a tak»e do testowania nowych leków przeciwnowotworowych w warunkach hi-

pertermii.

Poprawa dokªadno±ci wykonywania zaplanowanych ablacji mo»e by¢ osi¡gni¦ta równie»
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za pomoc¡ technik parametrycznego obrazowania USG umo»liwiaj¡cego dokªadniejsze wy-

krycie obszaru nekrotycznego po przeprowadzeniu ablacji. W ten sposób b¦dzie mo»liwa

minimalizacja efektu zwi¡zanego z niejednorodno±ci¡ tkanek poprzez wykonanie dodatkowej

procedury ablacji w miejscu, gdzie nie doszªo do koagulacyjnej nekrozy tkanki. Badania nad

tego typu metodami wci¡» trwaj¡ [61], [62], [66]�[70].
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Rozdziaª 4

MODELOWANIE NUMERYCZNE

W tym rozdziale przedstawiono modele numeryczne zastosowane dla przewidywania lokali-

zacji i wielko±ci zmiany nekrotycznej indukowanej w badanej tkance po jej pojedynczej lub

wielokrotnej ekspozycji na wi¡zk¦ HIFU o zadanych parametrach akustycznych.

Zaªo»ono, »e kierunek dodatni osi z pokrywa si¦ z kierunkiem propagacji fal akustycz-

nych. �rodek przetwornika HIFU w ksztaªcie misy sferycznej z centralnym otworem jest

umieszczony na pocz¡tku ukªadu wspóªrz¦dnych xyz, jak pokazano na Rys. 4.1.

Rys. 4.1. �ródªo fal o sko«czonej amplitudzie.

Przetwornik generuje impulsowe fale sinusoidalne o sko«czonej amplitudzie, zadanej cz¦-

stotliwo±ci, czasie trwania impulsów i wspóªczynniku wypeªnienia w dwu-warstwowym ukªa-
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dzie o±rodków propagacji woda-tkanka skupiaj¡c energi¦ fal w ognisku wi¡zki na gª¦boko±ci

12.6 mm pod powierzchni¡ tkanki. Powierzchnia graniczna wody z tkank¡ jest prostopadªa

do osi wi¡zki HIFU i znajduje si¦ w odlegªo±ci osiowej 5 cm od przetwornika. Zakªadane wa-

runki brzegowe b¦d¡ce parametrami wej±ciowymi wprowadzanymi do stosowanego modelu

numerycznego s¡ identyczne z tymi stosowanymi w eksperymentach.

4.0.1. Modele teoretyczne

W celu obliczenia przestrzennego rozkªadu pola temperatury indukowanego w ogniskowej ob-

j¦to±ci nieliniowej wi¡zki rozchodz¡cej si¦ w dwuwarstwowym ukªadzie o±rodków tªumi¡cych

wykorzystano model numeryczny k-Wave [35] ª¡cz¡cy w sobie zarówno modelowanie pro-

pagacji wi¡zki HIFU w warstwowych nieliniowych o±rodkach stratnych jak i modelowanie

przenoszenia ciepªa w »ywych tkankach (uwzgl¦dniaj¡c perfuzj¦ cyrkuluj¡cej w nich krwi).

Model k-Wave jest wygodnym zestawem narz¦dzi operuj¡cych w ±rodowisku MATLAB (Ma-

thWorks Inc., Natick, MA, USA).

Modelowanie przestrzenno-czasowych rozkªadów ci±nienia fali akustycznej o sko«czonej

amplitudzie propaguj¡cej si¦ w warstwowych termolepkich o±rodkach jest oparte na roz-

wi¡zaniu numerycznym nieliniowego równania falowego drugiego rz¦du, wyprowadzonego z

ukªadu przybli»onych równa« dynamiki lepkiej cieczy (równa« zachowania p¦du, masy i

stanu), metod¡ k-przestrzeni pseudo-spektralnej [71]�[74]:

∂u
∂t
= − 1
ρ0
∇p, (4.1)

∂ρ

∂t
= −(2ρ+ ρ0)∇ · u− u · ∇ρ0, (4.2)

p = c2(ρ+ d · ∇ρ0 +
B

2A
ρ2

ρ0
− Lρ), (4.3)

gdzie p - ci±nienie akustyczne, t - czas, u - wektor pr¦dko±ci cz¡stkowej, ρ - g¦sto±¢

o±rodka, ρ0 - g¦sto±¢ o±rodka w stanie równowagi, ∇ - gradient, ∇· - dywergencja, d - wektor

wychylenia chwilowego cz¡stki o±rodka, B
A
- parametr nieliniowo±ci, L - operator w relacji
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ci±nienie-g¦sto±¢ zwi¡zany z absorpcj¡ i dyspersj¡ fali [75], [76]. Operator L wyra»ony jest

wzorem:

L = τ
∂

∂t
(−∇2)

y
2−1 + η(−∇2)

y+1
2 −1, (4.4)

gdzie τ i η to wspóªczynnik absorpcji i dyspersji równe

τ = −2α0cy−10 , η = 2α0c
y
0tan(πy/2), (4.5)

gdzie α0 - wspóªczynnik tªumienia o±rodka w Np(rad/s)−ym−1, y - wspóªczynnik pot¦-

gowy w funkcji zale»no±ci tªumienia od cz¦stotliwo±ci fali.

Równania (4.1), (4.2) i (4.3) w odró»nieniu od równa« (2.1), (2.2) i (2.3) zawieraj¡ czªony

uwzgl¦dniaj¡ce zjawiska zwi¡zane z nieliniow¡ propagacj¡ i tªumieniem.

Modelowanie przenoszenia ciepªa w o±rodkach biologicznych byªo oparte na numerycznym

rozwi¡zaniu równania wymiany ciepªa dla »ywych tkanek (równanie Pennesa [50]) z pomini¦-

ciem czªonu [G(T − Tb)2f(t)] uwzgl¦dniaj¡cego m.in. rozszerzanie si¦ naczy« krwiono±nych

pod wpªywem wzrostu temperatury:

ρ0Ct
∂T

∂t
= k∇2T − ρbWbCb(T − Tb) + Q̇, (4.6)

gdzie Ct - ciepªo wªa±ciwe tkanki,∇2 - operator Laplace'a, k - przewodno±¢ cieplna tkanki,

T - temperatura, ρb - g¦sto±¢ krwi, Wb - wspóªczynnik perfuzji krwi (równy 0 dla tkanek ex

vivo), Cb - ciepªo wªa±ciwe krwi, Tb - temperatura krwi, Q̇ - g¦sto±¢ mocy ¹ródeª ciepªa.

Pierwszy czªon po prawej stronie równania 4.6 uwzgl¦dnia efekty dyfuzji ciepªa, drugi

- efekty zwi¡zane z perfuzj¡ krwi, a trzeci - efekty osadzania si¦ ¹ródeª ciepªa w jednostce

obj¦to±ci w wyniku absorpcji energii fal ultrad¹wi¦kowych i jest obliczany z rozkªadu ci±nienia

akustycznego w nieliniowej wi¡zce.

Dla prognozowania rozkªadu ci±nienia wytwarzanego w wi¡zce HIFU generowanej w dwu-

warstwowym ukªadzie o±rodków woda-tkanka wymagane jest wprowadzenie do modelu nieli-

niowej propagacji parametrów wej±ciowych charakteryzuj¡cych zarówno ¹ródªo, jak i o±rodki

rozchodzenia si¦ fal.
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�rednica

zewn¦trzna

[mm]

�rednica

centralnego

otworu [mm]

Ogniskowa

[mm]

Cz¦stotliwo±¢

rezonansowa

[MHz]

Ci±nienie

pocz¡tkowe

[MPa]

64 20 62.6 1.08 0.286

Tab. 4.1. Parametry brzegowe przetwornika HIFU.

Parametrami wej±ciowymi charakteryzuj¡cymi przetwornik byªy: jego ±rednice, cz¦stotli-

wo±¢ rezonansowa f , dªugo±¢ ogniskowej F i amplituda ci±nienia pocz¡tkowego p0. Parametry

te zostaªy podane przez producenta lub wyznaczone z pomiarów w wodzie i przedstawione

w Tab. 4.1.

Wymagane do modelowania parametry akustyczne i termiczne charakteryzuj¡ce ka»dy z

o±rodków propagacji, a mianowicie: g¦sto±¢ ρ, pr¦dko±¢ propagacji d¹wi¦ku c, wspóªczynnik

tªumienia i jego zale»no±¢ od cz¦stotliwo±ci α(f) = α0f y, parametr nieliniowo±ci B/A, a tak»e

wspóªczynnik przewodnictwa cieplnego k oraz ciepªo wªa±ciwe C byªy wzi¦te z literatury i

s¡ zestawione w Tab. 4.2 oraz Tab. 4.3.

4.1. Eksperymentalna wery�kacja warunków brzegowych

¹ródªa fal

Przed tym jak rozpocz¦to badania pól termicznych, indukowanych lokalnie w tkance wi¡zk¡

HIFU, sprawdzono zgodno±¢ modelowanych numerycznie rozkªadów ci±nienia w nieliniowej

wi¡zce o maªej mocy akustycznej generowanej w wodzie, z tymi zmierzonymi hydrofonem.
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G¦sto±¢ ρ [kg/m3] 998 [77]

Pr¦dko±¢ propagacji d¹wi¦ku c [m/s] 1480 [78]

Wspóªczynnik tªumienia α0 [dB/(MHzy cm)] 0.002 [44]

Wykªadnik pot¦gowy y [a.u.] 2 [44]

Parametr nieliniowo±ci B
A

[a.u.] 5 [78]

Tab. 4.2. Parametry akustyczne o±rodka propagacji (wody) dla temperatury 23◦C.

4.1.1. Materiaªy i metody

Geometria przestrzeni obliczeniowej

Jak ju» wspomniano przetwornik HIFU zostaª umieszczony na pocz¡tku ukªadu wspóªrz¦d-

nych xyz i promieniuje w wodzie w kierunku dodatnim osi z. Uwzgl¦dniaj¡c geometri¦ prze-

twornika i o±rodków propagacji przestrze« obliczeniowa zostaªa ograniczona prostopadªo±cia-

nem o dªugo±ci 85 mm, szeroko±ci 65 mm i wysoko±ci 65 mm.

Parametry wej±ciowe do modelu pola ci±nienia

Wmodelu numerycznym zaªo»ono, »e przetwornik HIFU generuje fal¦ ci¡gª¡ o cz¦stotliwo±ci

f (1.08 MHz) i ±redniej mocy akustycznej P (80 W). Ze wzgl¦du na mo»liwo±ci dost¦pnej

mocy obliczeniowej przeprowadzono symulacje numeryczne tylko dla wi¡zek HIFU o cz¦-

stotliwo±ci 1.08 MHz, poniewa» nie wymagaj¡ one zbyt g¦stej siatki przestrzennej i kroków

dyskretyzacji czasowej w stosunku do dªugo±ci fali.

Jak ju» wspomniano, model nieliniowej propagacji, oparty na oprogramowaniu k-Wave,

wymaga wprowadzenia pocz¡tkowej amplitudy ci±nienia na powierzchni ¹ródªa (p0), które

zostaªo obliczone ze wzorów:

I =
P

S
, (4.7)
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Rys. 4.2. Ilustracja przestrzeni obliczeniowej ograniczonej prostopadªo±cianem do
wyznaczania rozkªadów ci±nienia akustycznego w nieliniowej wi¡zce generowanej w
wodzie przez u»ywany przetwornik HIFU.

p0 =
√
2Iρ0c, (4.8)

gdzie S - pole efektywnej powierzchni promieniowania przetwornika HIFU.

Warunkiem brzegowym dla przestrzeni obliczeniowej jest obecno±¢ dobranej cienkiej war-

stwy PML (ang. Perfectly Matched Layer) [79], [80] na jej granicach, prowadz¡cej do caªko-

witej absorpcji fal akustycznych. Jest ona konieczna ze wzgl¦du na stosowanie szybkiej dys-

kretnej transformaty Fouriera (FFT ) przy rozwi¡zywaniu równa« opisuj¡cych propagacj¦ fal

okresowych. Warstwa PML zapobiega �przechodzeniu� fali z jednej granicznej powierzchni

przestrzeni obliczeniowej na drug¡ poprzez jej caªkowit¡ absorpcj¦. Zabieg ten jest sztucz-

ny i umo»liwia obliczanie w przestrzeni otwartej bez konieczno±ci u»ywania niesko«czonych

przestrzeni, w których fala �naturalnie si¦ wytªumi�.
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Dyskretyzacja czasowa i przestrzenna

W dyksretyzacji czasowej krok czasowy (∆t) przy rozwi¡zywaniu równa« falowych dobiera

si¦ na podstawie warto±ci liczby CFL (Courant-Friedrichs-Lewy) zde�niowanej jako:

CFL ≡ c0∆t
∆x
, (4.9)

gdzie ∆x - odlegªo±¢ mi¦dzy w¦zªami siatki obejmuj¡cej przestrze« obliczeniow¡, st¡d ∆t

mo»na obliczy¢ ze wzoru:

∆t =
CFL∆x
cmax

, (4.10)

gdzie cmax - najwi¦ksza pr¦dko±¢ d¹wi¦ku w ukªadzie o±rodków niejednorodnych. Dla nie-

liniowej propagacji w wodzie zaªo»ono, »e CFL = 0.3, gdy» dla metody pseudospektralnej

k-przestrzeni oraz sªabo niejednorodnych o±rodków propagacji jest to warto±¢ zapewniaj¡ca

dobry stosunek szybko±ci oblicze« do ich dokªadno±ci [74].

Dokªadno±¢ symulacji numerycznych propagacji fali akustycznej przy u»yciu oprogramo-

wania k-wave w znacznej mierze zale»y od wªa±ciwego doboru stopnia dyskretyzacji prze-

strzennej, a wi¦c od g¦sto±ci siatki obejmuj¡cej przestrze« obliczeniow¡. Odlegªo±¢ mi¦dzy

w¦zªami tej siatki jest bezpo±rednio zwi¡zana z dªugo±ci¡ (cz¦stotliwo±ci¡) propagowanej fali

wzorem:

∆x =
λ

2
=
cmin
2fmax

, (4.11)

gdzie cmin - minimalna pr¦dko±¢ propagacji fali w ukªadzie rozpatrywanych o±rodków, fmax

- maksymalna cz¦stotliwo±¢ fali (nazywana tak»e cz¦stotliwo±ci¡ Nyquista). Z tego powo-

du w celu doboru kroku dyskretyzacji przestrzennej zastosowano zmienn¡ ppw (points per

wavelength) oznaczaj¡c¡ ilo±¢ w¦zªów siatki przestrzennej przypadaj¡cych na dªugo±¢ propa-

guj¡cej si¦ fali. W celu doboru warto±ci ppw przy obliczaniu propagacji fali o cz¦stotliwo±ci

1.08 MHz i zadanej mocy akustycznej 80 W w wodzie zbadano zale»no±¢ maksymalnej am-

plitudy ci±nienia akustycznego w wi¡zce (Rys. 4.3a) oraz jego osiowego rozkªadu (Rys. 4.3b)

od warto±ci ppw.
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Rys. 4.3. Zale»no±¢ maksymalnej amplitudy ci±nienia akustycznego w wi¡zce HIFU
od zmiennej ppw (a) oraz znormalizowany rozkªad osiowy ci±nienia akustycznego w
wi¡zce HIFU dla ró»nych warto±ci ppw (b).

Maksymalna amplituda ci±nienia (punkty na wykresie pokazanym na Rys. 4.3a) d¡»y do

warto±ci asymptotycznej, b¦d¡cej wynikiem rozwi¡zania równania propagacji z minimalnym

bª¦dem. Z tego rysunku wida¢, »e dla ppw > 8 warto±¢ maksymalnego ci±nienia akustycznego

w wi¡zce zmienia si¦ w niewielkim stopniu. Procentowa ró»nica mi¦dzy warto±ci¡ ci±nienia

dla ppw = 14 i ppw = 8 wynosi 3.6 %. Dodatkowo, z osiowych rozkªadów ci±nienia w wodzie

przedstawionych na Rys. 4.3b wida¢, »e ksztaªt obliczonego rozkªadu ci±nienia jest prawie

niezmienny dla ppw ­ 8. Z powy»szych powodów zaªo»ono, »e dla nieliniowej fali o mocy

akustycznej 80 W i cz¦stotliwo±ci 1.08 MHz propaguj¡cej si¦ w wodzie minimalna warto±¢

kroku dyskretyzacji przestrzennej ppw zapewniaj¡ca wystarczaj¡c¡ dokªadno±¢ przewidywa-

nia pola ci±nienia w wi¡zce HIFU wynosi 8. W przeprowadzonych symulacjach numerycznych

zastosowano siatk¦ sze±cienn¡ o jednakowej g¦sto±ci w kierunku osi x, y i z.

4.1.2. Wyniki

W celu wery�kacji zastosowanego modelu propagacji nieliniowej w wodzie porównano obliczo-

ne rozkªady ci±nienia akustycznego w wi¡zce HIFU z rozkªadami zmierzonymi hydrofonem

(Rys. 4.4 i Rys. 4.5).
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Rys. 4.4. Zmierzony (punkty) i obliczony (linie ci¡gªe) osiowy rozkªad znormali-
zowanego ci±nienia akustycznego w nieliniowej wi¡zce generowanej przez u»ywany
przetwornik HIFU w wodzie.

Rys. 4.5. Zmierzony (punkty) i obliczony (linie ci¡gªe) promieniowy rozkªad znor-
malizowanego ci±nienia akustycznego w wi¡zce HIFU w wodzie w pªaszczy¹nie ogni-
skowej.

Jak wida¢ z Rys. 4.4 obliczony rozkªad dodatniego ci±nienia w wi¡zce jest zgodny z tym

zmierzonym w granicach niepewno±ci. W obliczaniu pól termicznych indukowanych lokalnie
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w tkance istotniejsz¡ rol¦ odgrywa faza spr¦»ania (dodatnie ci±nienie) o±rodka propagacji ani-

»eli rozpr¦»ania, gdy» gªównie podczas spr¦»ania dochodzi do zamiany energii mechanicznej

na ciepln¡. Dlatego mniejsza zgodno±¢ obliczonego ujemnego ci±nienia z tym wyznaczonym

eksperymentalnie jest do pomini¦cia.

4.2. Pojedyncza ekspozycja tkanki na wi¡zk¦ HIFU

4.2.1. Materiaªy i metody

Parametry wej±ciowe do modelu

Zgodno±¢ otrzymanych wyników oblicze« z danymi pomiarowymi dla rozkªadów ci±nienia w

wi¡zce HIFU generowanej w wodzie uzasadnia zastosowanie modelu k-wave do przewidy-

wania pól termicznych indukowanych w tkance eksponowanej na pojedyncz¡ wi¡zk¦ HIFU.

Wyniki symulacji numerycznych zostan¡ porównane z danymi eksperymentalnymi opisany-

mi w rozdziale 3.3, dlatego rozmiary i struktura przestrzeni obliczeniowej zostaªy wybrane

analogicznie z tymi stosowanymi w eksperymentach (Rys. 4.6).

Cylindryczna obj¦to±¢ tkankowa o wymiarach wewn¦trznych komory tkankowej i wªa±ci-

wo±ciach charakteryzuj¡cych badan¡ tkank¦ zostaªa umieszczona w ukªadzie wspóªrz¦dnych

wspóªosiowo ze ¹ródªem fal w odlegªo±ci 50 mm od jego ±rodka. Eksperymenty zostaªy prze-

prowadzone przy temperaturze tkanki i otaczaj¡cej j¡ wody równej 36◦C. W zwi¡zku z

powy»szym parametry materiaªowe wody i badanej tkanki niezb¦dne do modelowania nu-

merycznego zostaªy wzi¦te z literatury dla tej temperatury i zestawione w Tab. 4.3.

Jak wynika z Tab. 4.3 model k-Wave zakªada warto±¢ wykªadnika pot¦gowego y w funkcji

opisuj¡cej zale»no±¢ tªumienia o±rodka od cz¦stotliwo±ci propaguj¡cej si¦ w nim fali akustycz-

nej (2.5), tak¡ sam¡ (y = 1.1) dla ka»dego o±rodka propagacji w dwu-warstwowym ukªadzie

o±rodków: woda-tkanka. Jest to uzasadnione tym, »e tªumienie fali w wodzie niezale»nie od je-

go kwadratowej zale»no±ci od cz¦stotliwo±ci (y = 2) jest znikomo maªe, dlatego zmniejszenie
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Rys. 4.6. Schemat ukªadu przestrzeni obliczeniowej dla przewidywania lokaliza-
cji i wielko±ci zmiany martwiczej formowanej lokalnie w tkance po jej pojedynczej
ekspozycji na wi¡zk¦ HIFU.

go na drodze propagacji w warstwie wody dla ka»dej skªadowej harmonicznej o znikomo ma-

ªej amplitudzie nie ma wpªywu na wynik. Na Rys. 4.7 przedstawiono osiowy rozkªad ci±nienia

w nieliniowej wi¡zce rozchodz¡cej si¦ w wodzie zakªadaj¡c warto±¢ wykªadnika pot¦gowego

y równ¡ 1.1 lub 2. Jak wida¢ z Rys. 4.7 rozkªady te caªkowicie si¦ pokrywaj¡. Maksymalna

ró»nica amplitud ci±nienia obliczonych przy zaªo»eniu y = 1.1 lub y = 2 wyniosªa ok. 0.039%

maksymalnej warto±ci ci±nienia w wodzie, co uzasadnia przyj¦te zaªo»enie.

Parametry wej±ciowe ¹ródªa

Do modelu nieliniowej propagacji w dwu-warstwowym ukªadzie o±rodków woda-tkanka wpro-

wadzono nast¦puj¡ce parametry wej±ciowe ¹ródªa wyznaczone eksperymentalnie z powtór-

nych pomiarów za pomoc¡ ultrad¹wi¦kowego miernika mocy UPMDT1E (Ohmic Instru-

ments, St. Charles, MO, USA) w wodzie. �rednia moc akustyczna przetwornika HIFU wy-
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Parametry materiaªowe Woda Tkanka

G¦sto±¢ ρ [kg/m3] 993 [77] 1052 [81]

Pr¦dko±¢ d¹wi¦ku c [m/s] 1520 [78] 1620 [82]

Wspóªczynnik tªumienia α0 [dB/MHzy cm] 0.002 [44] 0.88 [82]

y [a.u.] 1.1 [83]

Parametr nieliniowo±ci B/A [a.u.] 5 [78] 7.8 [84]

Ciepªo wªa±ciwe C [J/kg K] 4200 3300 [81]

Przewodnictwo cieplne k [W/m ·◦C] 0.6 0.48 [81]

Tab. 4.3. Akustyczne i termiczne wªa±ciwo±ci o±rodków propagacji dla tempera-
tury 36◦C stosowane w symulacjach numerycznych pól termicznych indukowanych
lokalnie w tkance wi¡zk¡ HIFU.

niosªa 17W dla wspóªczynnika wypeªnienia 0.2 (85W dla fali ci¡gªej), pocz¡tkowe ci±nienie

na powierzchni ¹ródªa 0.286 MPa, a pocz¡tkowe nat¦»enie 2.7 W/cm2.

Dyskretyzacja

W zwi¡zku z zamian¡ jednowarstwowego o±rodka propagacji (woda) opisanego w rozdziale

4.1 na dwuwarstowy ukªad o±rodków: woda-tkanka konieczny byª dobór odpowiedniej g¦-

sto±ci siatki przestrzennej (∆x). W tym celu obliczono zale»no±¢ maksymalnej amplitudy

ci±nienia akustycznego oraz czasu trwania symulacji numerycznej od ilo±ci w¦zªów siatki

przypadaj¡cych na dªugo±¢ fali (ppw) (Rys. 4.8). Obliczenia zostaªy wykonane na kompute-

rze o du»ej mocy obliczeniowej (pami¦ci RAM 128 GB; 2 procesory Intel(R) Xeon(R) CPU

E5-2680 v4 o podstawowej cz¦stotliwo±ci pracy 2.4 GHz i 28 procesorów logicznych ka»dy).

Analogicznie do przypadku doboru g¦sto±ci siatki przestrzennej w wodzie (Rys. 4.3) funk-

cja dopasowana do zale»no±ci maksymalnej amplitudy ci±nienia od g¦sto±ci siatki (Rys. 4.8a)

spªaszcza si¦, gdy ppw ­ 8. Ró»nica pomi¦dzy maksymaln¡ amplitud¡ ci±nienia akustyczne-

go obliczon¡ dla ppw = 12 a ppw = 8 wynosi 2.6 %. Czas trwania oblicze« ze wzrostem ilo±ci
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Rys. 4.7. Osiowy rozkªad ci±nienia akustycznego w warstwie wody obliczony dla
wi¡zki HIFU o cz¦stotliwo±ci 1.08 MHz i mocy akustycznej 85 W zakªadaj¡c wy-
kªadnik pot¦gowy w funkcji zale»no±ci tªumienia od cz¦stotliwo±ci - y = 1.1 (linia
przerywana) lub y = 2 (linia ci¡gªa).

Rys. 4.8. Zale»no±¢ maksymalnego ci±nienia akustycznego w dwuwarstwowym ukªa-
dzie o±rodków propagacji (a) oraz czasu trwania oblicze« (b) od ilo±ci w¦zªów siatki
mieszcz¡cych si¦ w dªugo±ci fali oraz dopasowana do niej funkcja f(x).

92



Rys. 4.9. Zale»no±¢ znormalizowanego maksymalnego ci±nienia akustycznego w
wi¡zce HIFU propagowanej w dwuwarstwowym ukªadzie o±rodków od czasu trwania
oblicze« oraz dopasowana do niej funkcja f(x).

w¦zªów przypadaj¡cych na dªugo±¢ fali ro±nie zgodnie z funkcj¡ f(x) = 0.027x3.56. Dlatego

w celu dobrania g¦sto±ci siatki przestrzennej pod k¡tem optymalizacji dokªadno±ci i czasu

trwania oblicze« wyznaczono zale»no±¢ amplitudy ci±nienia akustycznego, znormalizowanej

wzgl¦dem maksymalnego ci±nienia obliczonego (dla ppw = 12), od czasu trwania oblicze«

(Rys. 4.9). Z tego rysunku wida¢, »e warto±¢ znormalizowanego ci±nienia akustycznego pra-

wie si¦ nie zmienia, gdy czas trwania oblicze« jest wy»szy od 50 min (ppw = 8). Wtedy

stosunek dokªadno±ci oblicze« do czasu ich trwania jest optymalny.

4.2.2. Wyniki

Obliczono rozkªad ci±nienia w nieliniowej wi¡zce HIFU o cz¦stotliwo±ci 1.08 MHz i ±red-

niej mocy akustycznej 17 W (mierzonej dla wspóªczynnika wypeªnienia 0.2) generowanej w

dwuwarstwowym ukªadzie o±rodków woda-tkanka (50 mm-40 mm) i ogniskowanej w tkan-
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ce na gª¦boko±ci 12.6 mm pod jej powierzchni¡. Na Rys. 4.10 przedstawiono osiowy oraz

promieniowy rozkªad ci±nienia akustycznego w tej wi¡zce.

Rys. 4.10. Osiowy (po lewej) i promieniowy - w pªaszczy¹nie ogniskowej - (po
prawej) rozkªad ci±nienia akustycznego w nieliniowej wi¡zce HIFU o cz¦stotliwo±ci
1.08 MHz i mocy akustycznej 85 W rozchodz¡cej si¦ w dwuwarstwowym ukªadzie
o±rodków woda-tkanka (50 mm - 40 mm).

Jak wynika z tych rozkªadów w zwi¡zku z niewielkim zaªamaniem si¦ fali akustycznej

na granicy o±rodków woda-tkanka ognisko wi¡zki HIFU znajduje si¦ w tkance w odlegªo±ci

osiowej ok. 61 mm od ±rodka przetwornika w odró»nieniu od ogniska w wodzie, znajduj¡-

cego si¦ w odlegªo±ci 62.6 mm od niego. Maksymalne dodatnie ci±nienie w tkance wynosi

11.6 MPa, a dªugo±¢ i ±rednica obj¦to±ci ogniskowej wi¡zki dla 6 dB spadku ci±nienia ma

warto±¢ odpowiednio 10.4 mm i 1.6 mm.

Wyznaczone rozkªady ci±nienia akustycznego w zadanej przestrzeni obliczeniowej umo»-

liwiªy wyznaczenie rozkªadów g¦sto±ci mocy ¹ródeª ciepªa (generowanych przez ka»d¡ fal¦

harmoniczn¡ wi¡zki HIFU i pokazanych na Rys. 4.11) stosuj¡c wzór:

Q̇ =
n∑
i=1

αi(ωi)p2i
2ρc

, (4.12)

gdzie i - i-ta skªadowa harmoniczna, n - ilo±¢ skªadowych harmonicznych.

Otrzymane rozkªady g¦sto±ci mocy ¹ródeª ciepªa osadzonych w tkance przez wi¡zk¦ HIFU

s¡ zbli»one do rozkªadów ci±nienia akustycznego przedstawionych na Rys. 4.10.

Przy obliczaniu pola termicznego wytwarzanego w tkance wi¡zk¡ HIFU przestrze« obli-
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Rys. 4.11. Osiowy (po lewej) i promieniowy - w pªaszczy¹nie ogniskowej - (po
prawej) rozkªad g¦sto±ci mocy ¹ródeª ciepªa indukowanych wewn¡trz tkanki wi¡zk¡
HIFU o cz¦stotliwo±ci 1.08 MHz i mocy akustycznej 85 W rozchodz¡c¡ si¦ w dwu-
warstwowym ukªadzie o±rodków woda-tkanka (50 mm - 40 mm).

czeniow¡ zmniejszono do prostopadªo±cianu o wymiarach 38 mm x 38 mm x 45 mm (Rys.

4.12). Pozwoliªo to na znaczne skrócenie czasu oblicze«.

Rys. 4.12. Schemat przestrzeni obliczeniowej (linie przerywane) stosowanej do pro-
gnozowania pola termicznego indukowanego w tkance wi¡zk¡ HIFU.

Dla obliczenia pola termicznego indukowanego lokalnie w badanej tkance wi¡zk¡ HIFU

przy u»yciu modelu numerycznego k-Wave zaªo»ono parametry wej±ciowe dla ¹ródªa i o±rod-
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ków propagacji identyczne z tymi stosowanymi w eksperymentach. Zbadano pole termiczne

wytworzone wewn¡trz tkanki eksponowanej na impulsow¡ wi¡zk¦ HIFU o pocz¡tkowej am-

plitudzie ci±nienia 0.286MPa, ró»nym czasie trwania impulsów (200 ms, 300 ms lub 400 ms),

staªym okresie ich powtarzania (500 ms) oraz takim samym czasie ekspozycji (3 s). Wtedy

w czasie ka»dej pojedynczej ekspozycji tkanka byªa nad¹wi¦kawiana tak¡ sam¡ liczb¡ 6 im-

pulsów, chocia» wspóªczynnik wypeªnienia (DC) wi¡zki byª zmienny i wynosiª odpowiednio

0.4, 0.6 lub 0.8. G¦sto±¢ mocy ¹ródeª ciepªa obliczono ze wzoru (4.12). Przy obliczaniu pola

termicznego zaªo»ono krok czasowy 0.1 s. Po 3 sekundach grzania zakªadano 120 sekund

stygni¦cia (wynikaj¡cych z czasu relaksacji temperaturowej badanej tkanki), gdy» przy obli-

czaniu dawki termicznej ze wzoru 2.8 wzrost temperatury powy»ej 36◦C w leczonej obj¦to±ci

mo»e wpªywa¢ na wynik. Na rysunkach Rys. 4.13 - 4.15 przedstawiono osiowy i promieniowy

rozkªad pola termicznego indukowanego lokalnie w badanej tkance wi¡zk¡ HIFU o ró»nych

warto±ciach wspóªczynnika wypeªnienia (DC = 0.4, 0.6 lub 0.8) po 3 s sonikacji, a tak»e po

3 s sonikacji i 120 s stygni¦cia.

Maksymalna temperatura w tkance obliczona dla 1.08−MHz wi¡zki HIFU o ró»nym

wspóªczynniku wypeªnienia (DC = 0.4, 0.6 lub 0.8) wyniosªa odpowiednio 80◦C, 100◦C lub

120◦C. St¡d dla wi¡zki HIFU o DC = 0.6 i DC = 0.8 najprawdopodobniej dochodzi do

lokalnego wrzenia wody zawartej w tkance. Po 120 s od zako«czenia ekspozycji tkanki na

wi¡zk¦ HIFU maksymalna lokalna temperatura w jej wn¦trzu spadªa do 36◦C - 38◦C, osi¡-

gaj¡c poziom zbli»ony do temperatury pocz¡tkowej badanej tkanki.

Przedstawiono tak»e (Rys. 4.17) jak zmieniaªa si¦ temperatura podczas procesu termo-

ablacji w punktach brzegowych obj¦to±ci ogniska oraz w jej ±rodku wg. schematu 4.16.

"Piªoksztaªtna" krzywa wzrostu temperatury na przedstawionych wykresach wynika z

impulsowego charakteru wi¡zki (DC ̸= 1), a wi¦c 3 s nagrzewania zawiera w sobie tak»e

krótkie okresy stygni¦cia, których dªugo±¢ zale»y od warto±ci DC. Wzrost temperatury w

ognisku wi¡zki jest gwaªtowny, a ró»nica temperaturowa mi¦dzy ±rodkiem ogniska a jego

kra«cami podªu»nymi i poprzecznymi wynosi odpowiednio od 30◦C do 60◦C i od 15◦C do
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Rys. 4.13. Osiowy (po lewej) i promieniowy - w pªaszczy¹nie ogniskowej - (po
prawej) rozkªad pola termicznego, indukowanego lokalnie w badanej tkance wi¡zk¡
HIFU o wspóªczynniku wypeªnienia DC = 0.4, obliczony po 3 s ekspozycji (u góry)
oraz po 3 s ekspozycji i 120 s stygni¦cia (u doªu).
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Rys. 4.14. Osiowy (po lewej) i promieniowy - w pªaszczy¹nie ogniskowej - (po
prawej) rozkªad pola termicznego, indukowanego lokalnie w badanej tkance wi¡zk¡
HIFU o wspóªczynniku wypeªnienia DC = 0.6, obliczony po 3 s ekspozycji (u góry)
oraz po 3 s ekspozycji i 120 s stygni¦cia (u doªu).
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Rys. 4.15. Osiowy (po lewej) i promieniowy - w pªaszczy¹nie ogniskowej - (po
prawej) rozkªad pola termicznego, indukowanego lokalnie w badanej tkance wi¡zk¡
HIFU o wspóªczynniku wypeªnienia DC = 0.8, obliczony po 3 s ekspozycji (u góry)
oraz po 3 s ekspozycji i 120 s stygni¦cia (u doªu).
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Rys. 4.16. Punkty obliczania przyrostu temperatury indukowanej lokalnie w bada-
nej tkance podczas jej 3-s ekspozycji na wi¡zk¦ HIFU. Pokazano przekrój obj¦to±ci
ogniskowej wi¡zki.

55◦C w momencie maksymalnej temperatury. Zgodnie z Rys. 4.13, Rys. 4.14 i Rys. 4.15

oznacza to, »e gradient temperatury w poprzek wi¡zki jest wi¦kszy ni» wzdªu» wi¡zki.

Korzystaj¡c ze wzoru (2.8) wyznaczono dawk¦ termiczn¡ dla badanej tkanki konwertuj¡c

dane czasowo-temperaturowe na równowa»n¡ liczb¦ minut w temperaturze 43◦C. Wyniki

oblicze« dla u»ywanych impulsowych wi¡zek HIFU o ró»nym wspóªczynniku wypeªnienia

przedstawiono na Rys. 4.18 - Rys. 4.20.

Obliczona w ten sposób dawka termiczna dla badanej tkanki mi¦±niowej eksponowanej

przez 3 s na wi¡zk¦ HIFU o wspóªczynniku wypeªnienia 0.4, 0.6 lub 0.8 wyniosªa maksy-

malnie odpowiednio 3.17 · 107 min, 7.83 · 1013 min, 1.02 · 1020 min.

Zgodnie z [33] dawka termiczna niezb¦dna do wywoªania nekrozy w badanej tkance mi¦-

±niowej w temperaturze 43◦C wynosi 240 min . Wyniki oblicze« wskazuj¡, »e dawka termicz-

na wyliczona dla zaªo»onych warunków brzegowych przekracza dawk¦ progow¡ wielokrot-

nie. Dzieje si¦ tak najprawdopodobniej dlatego, »e metoda obliczania dawki ze wzoru (2.8)

sprawdza si¦ dobrze w przewidywaniu okre±lonych rodzajów uszkodze« tkanki w zakresie

okre±lonych kombinacji czasu i temperatury (do 50◦C).

Zakªadaj¡c, »e obj¦to±¢ tkankowa, do której dostarczono dawk¦ progow¡ (CEM43 =

240 min [33]), zostaªa nieodwracalnie uszkodzona, a wi¦c mo»e by¢ uznana za obj¦to±¢ zmia-

ny nekrotycznej, obliczono mapy binarne przekrojów zmian martwiczych wywoªanych po-

jedyncz¡ wi¡zk¡ HIFU o ró»nym wspóªczynniku wypeªnienia, które przedstawiono na Rys.
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(a) DC=0.4 (b) DC=0.6

(c) DC=0.8

Rys. 4.17. Rozkªad temperatury indukowany lokalnie w badanej tkance podczas jej
3-s nad¹wi¦kawiania wi¡zk¡ HIFU o wspóªczynniku wypeªnienia 0.4, 0.6 lub 0.8 oraz
120-s stygni¦cia. Przedstawiono rozkªad w 4 punktach obj¦to±ci ogniskowej wi¡zki
HIFU oznaczonych na Rys. 4.16.

4.21 - Rys. 4.23.

Ilo±ciowa analiza otrzymanych wyników pozwoliªa wykaza¢, »e przewidywane zmiany ne-

krotyczne maj¡ ksztaªt elipsoidalny, a ich ±rodki znajduj¡ si¦ w odlegªo±ci osiowej od prze-

twornika HIFU ok. 61 mm, co jest w zgodzie z wynikami eksperymentalnymi opisanymi w

Rozdziale 3.3. Dokªadna wielko±¢ ka»dej zmiany w postaci dªugo±ci i ±rednicy jej przekrojów

zostaªa przedstawiona w Tab. 4.4.

Wielko±¢ zmiany nekrotycznej - powstaªej w badanej tkance po jej ekspozycji na wi¡zk¦
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Rys. 4.18. Rozkªad dawki termicznej, indukowanej lokalnie w badanej tkance wi¡z-
k¡ HIFU o wspóªczynniku wypeªnienia DC = 0.4, obliczony w pªaszczy¹nie osiowej
(po lewej) i ogniskowej (po prawej) wi¡zki HIFU po 3 s ekspozycji.

Rys. 4.19. Rozkªad dawki termicznej, indukowanej lokalnie w badanej tkance wi¡z-
k¡ HIFU o wspóªczynniku wypeªnienia DC = 0.6, obliczony w pªaszczy¹nie osiowej
(po lewej) i ogniskowej (po prawej) wi¡zki HIFU po 3 s ekspozycji.

Rys. 4.20. Rozkªad dawki termicznej, indukowanej lokalnie w badanej tkance wi¡z-
k¡ HIFU o wspóªczynniku wypeªnienia DC = 0.8, obliczony w pªaszczy¹nie osiowej
(po lewej) i ogniskowej (po prawej) wi¡zki HIFU po 3 s ekspozycji.
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Rys. 4.21. Mapa binarna przekroju zmiany nekrotycznej, indukowanej wewn¡trz
badanej tkanki po jej 3−s ekspozycji na pojedyncz¡ wi¡zk¦ HIFU o wspóªczynniku
wypeªnienia DC = 0.4, obliczona w pªaszczy¹nie osiowej (po lewej) i ogniskowej (po
prawej) wi¡zki.

Rys. 4.22. Mapa binarna przekroju zmiany nekrotycznej, indukowanej wewn¡trz
badanej tkanki po jej 3−s ekspozycji na pojedyncz¡ wi¡zk¦ HIFU o wspóªczynniku
wypeªnienia DC = 0.6, obliczona w pªaszczy¹nie osiowej (po lewej) i ogniskowej (po
prawej) wi¡zki.

Wielko±¢ zmiany martwiczej DC = 0.4 DC = 0.6 DC = 0.8

Dªugo±¢ [mm] 8.63 10.73 12.14

�rednica [mm] 1.40 2.11 2.81

Tab. 4.4. Obliczona wielko±¢ zmiany nekrotycznej indukowanej lokalnie w tkance po
jej pojedynczej ekspozycji na wi¡zk¦ HIFU o wspóªczynniku wypeªnienia DC = 0.4,
0.6 lub 0.8.
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Rys. 4.23. Mapa binarna przekroju zmiany nekrotycznej, indukowanej wewn¡trz
badanej tkanki po jej 3−s ekspozycji na pojedyncz¡ wi¡zk¦ HIFU o wspóªczynniku
wypeªnienia DC = 0.8, obliczona w pªaszczy¹nie osiowej (po lewej) i ogniskowej (po
prawej) wi¡zki.

HIFU o takiej samej cz¦stotliwo±ci i mocy akustycznej lecz ró»nym wspóªczynniku wypeª-

nienia - zmierzonej na podstawie zdj¦¢ lub obrazów MR jej przekrojów porównano z t¡

symulowan¡ numerycznie i przedstawiono na Rys. 4.24.

Rys. 4.24. Porównanie dªugo±ci (po lewej) i ±rednicy (po prawej) zmiany martwi-
czej, powstaªej w badanej tkance po jej ekspozycji na pojedyncz¡ wi¡zk¦ HIFU o
wspóªczynniku wypeªnienia DC = 0.4, 0.6 lub 0.8 i zmierzonej ze zdj¦¢ lub obrazów
MR jej przekrojów, z t¡ obliczon¡ numerycznie.

�rednia ró»nica pomi¦dzy dªugo±ci¡ lub ±rednic¡ zmiany martwiczej wyznaczon¡ na pod-

stawie symulacji numerycznych a t¡ zmierzona wyniosªa odpowiednio 1.37 ± 0.64 mm lub
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0.27 ± 0.25 mm, co ±wiadczy o dokªadno±ci stosowanego modelu numerycznego zbli»onej

do rozdzielczo±ci stosowanych technik obrazowania. Dodatkowo, wielko±¢ przewidywanych

zmian nekrotycznych znajduje si¦ w granicach odchylenia standardowego wobec wielko±ci

wyznaczonej eksperymentalnie.

4.3. Wielokrotna ekspozycja tkanki na wi¡zk¦ HIFU

4.3.1. Materiaªy i metody

Kolejnym etapem bada« w celu wery�kacji u»ywanego modelu numerycznego byªo porówna-

nie wielko±ci wi¦kszej cylindrycznej zmiany nekrotycznej (opisanej w Rozdziale 3.4) powsta-

ªej wewn¡trz tkanki po jej wielokrotnej ekspozycji na wi¡zk¦ HIFU (wedªug zaplanowanego

schematu procedury ablacyjnej) z t¡ symulowan¡ numerycznie. Parametry wej±ciowe nie-

zb¦dne dla modelowania numerycznego byªy zgodne z tymi wyznaczonymi eksperymentalnie

dla wi¡zki HIFU o cz¦stotliwo±ci 1.08 MHz, wspóªczynniku wypeªnienia 0.6, ilo±ci genero-

wanych impulsów 6, czasie ekspozycji 3 s oraz czasie stygni¦cia 120 s. Warto±ci parametrów

akustycznych i termicznych o±rodków propagacji oraz g¦sto±¢ przestrzennej siatki oblicze-

niowej pozostaªy takie same jak w przypadku pojedynczej ekspozycji.

Przestrzenny plan ablacji

W celu odwzorowania w symulacjach numerycznych lokalnej cylindrycznej obj¦to±ci we-

wn¡trz tkanki poddawanej ablacji zaprogramowano plan jej wielokrotnej ekspozycji na wi¡z-

k¦ HIFU. Zaªo»ono, »e cylindryczna obj¦to±¢ tkankowa planowana do ablacji znajduje si¦ na

gª¦boko±ci 12.6 mm pod powierzchni¡ tkanki i ma ±rednic¦ 5 mm lub 9 mm. Dla wi¡zki HIFU

o cz¦stotliwo±ci 1.08 MHz dªugo±¢ tej cylindrycznej obj¦to±ci wynosi ok. 10 mm (Rozdziaª

3.4.1). Poªo»enie i kolejno±¢ promieniowych przekrojów pojedynczych zmian nekrotycznych

w pªaszczy¹nie ogniskowej wi¡zki HIFU w celu utworzenia cylindrycznej zmiany o zadanej
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±rednicy przedstawiono na Rys. 3.35.

Obliczanie wielko±ci zmiany martwiczej wywoªanej wielokrotn¡ ekspozycj¡ tkanki na

wi¡zk¦ HIFU o zadanych parametrach akustycznych przesuwan¡ zgodnie z planem abla-

cyjnym przeprowadzano poprzez zmian¦ poªo»enia pojedynczego rozkªadu g¦sto±ci mocy

¹ródeª ciepªa (zmian¦ wspóªrz¦dnych x, y wedªug schematu przedstawionego na Rys. 4.25).

Zaªo»ono, »e rozkªad ci±nienia oraz g¦sto±ci mocy ¹ródeª ciepªa w ka»dej wi¡zce HIFU jest

niezmienny niezale»nie od jej poªo»enia w pªaszczy¹nie xy, poniewa» propaguje si¦ ona w

równolegªych o±rodkach propagacji woda-tkanka prostopadªych do jej osi. Takie podej±cie

pozwala na skrócenie czasu oblicze« w przypadku cylindrycznych obj¦to±ci o ±rednicy 5 mm

lub 9 mm planowanych do ablacji odpowiednio o 7.5 godzin lub 25 godzin.

Rys. 4.25. Schemat wielokrotnej ekspozycji tkanki w czasie przyj¦ty do oblicze«
numerycznych.

4.3.2. Wyniki

Proces zmiany obj¦to±ci nekrozy formowanej w tkance podczas jej wielokrotnej ekspozy-

cji na wi¡zk¦ HIFU w celu utworzenia w jej wn¦trzu cylindrycznej obj¦to±ci martwiczej

o ±rednicy 5 mm lub 9 mm i dªugo±ci 10 mm zostaª obliczony i zwizualizowany na �l-

mach video (http://bluebox.ippt.pan.pl/~lfura/plan_5mm.mp4 i http://bluebox.ippt.pan.

pl/~lfura/plan_9mm.mp4). Przekroje prognozowanej zmiany nekrotycznej (po przekrocze-

niu progowej dawki termicznej) w postaci map binarnych przedstawiono na Rys. 4.26 - Rys.

4.28.
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Rys. 4.26. Osiowy (po lewej) i promieniowy - w pªaszczy¹nie ogniskowej wi¡zki
HIFU - (po prawej) przekrój 5-mm cylindrycznej zmiany nekrotycznej uformowanej
wewn¡trz badanej tkanki po jej 9-krotnej 3-s sonikacji (zgodnie ze schematem na
Rys. 3.35), obliczony numerycznie.

Rys. 4.27. Osiowy (po lewej) i promieniowy - w pªaszczy¹nie ogniskowej wi¡zki
HIFU - (po prawej) przekrój 9-mm cylindrycznej zmiany nekrotycznej uformowanej
wewn¡trz badanej tkanki po jej 30-krotnej 3-s sonikacji (zgodnie ze schematem na
Rys. 3.35), obliczony numerycznie.

Zwizualizowana obj¦to±¢ zmiany nekrotycznej powstaªej po wielokrotnej ekspozycji tkan-

ki na wi¡zk¦ HIFU przypomina cylinder zªo»ony z wielu pojedynczych elipsoid. Nale»y

jednak podkre±li¢, »e pomimo zakªadanego do oblicze« 120-s czasu stygni¦cia oraz maksy-

malizacji odlegªo±ci mi¦dzy sonikacjami, dªugo±¢ pojedynczej elipsoidalnej zmiany martwi-

czej wzrasta wraz ze wzrostem promienia pier±cienia okre±laj¡cego jej poªo»enie w ukªadzie

wspóªrz¦dnych xy. Dªugo±¢ elipsoidy poªo»onej na zewn¦trznym pier±cieniu cylindra mo-

»e by¢ wi¦ksza od dªugo±ci tej poªo»onej w jego ±rodku nawet o 16%. Najprawdopodobn¡

przyczyn¡ tego jest wy»sza od pierwotnej (36◦C) temperatura w miejscu kolejnej sonikacji
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Rys. 4.28. Obj¦to±¢ cylindrycznej zmiany nekrotycznej o ±rednicy 5 mm (po lewej)
i 9 mm (po prawej) symulowana numerycznie.

spowodowana temperatur¡ wtórn¡ pozostaj¡c¡ w miejscu poprzedniej sonikacji.

Na podstawie analizy obliczonych przekrojów zmiany nekrotycznej oraz porównania ich z

tymi wyznaczonymi eksperymentalnie obliczono dokªadno±¢ przeprowadzenia ablacji tkanki

(α′, β′, γ′), gdy ±rodki przekrojów zmian planowanych i powstaªych s¡ naªo»one na siebie,

podobnie jak w Rozdziale 3.4. Otrzymane wyniki u±redniono i porównano z u±rednionymi

wynikami eksperymentalnymi, jak pokazano na Rys. 4.29.

Wykazano, »e dla promieniowego przekroju zmiany nekrotycznej obliczone parametry

γ′ i β′ s¡ porównywalne z tymi wyznaczonymi eksperymentalnie w granicach odchylenia

standardowego. W przypadku przekroju osiowego obliczony numerycznie parametr γ′ jest

w przybli»eniu o 10% wi¦kszy od tego wyznaczonego z pomiarów. Przyczyn¡ tego jest naj-

prawdopodobniej niejednorodno±¢ badanej tkanki oraz zró»nicowanie struktury ka»dej próbki

tkankowej.

Analiza osiowych i promieniowych przekrojów zmian nekrotycznych symulowanych nu-

merycznie i wyznaczonych eksperymentalnie wskazuje na dobr¡ zgodno±¢ mi¦dzy nimi. Wy-
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Rys. 4.29. Porównanie parametrów oceny dokªadno±ci realizacji planu termoablacji
cylindra o ±rednicy 5 mm lub 9 mm, obliczonych numerycznie z tymi wyznaczonymi
eksperymentalnie.

znaczono równie» parametry γ′ i β′, okre±laj¡ce stopie« dokªadno±ci pokrycia nekroz¡ ca-

ªej cylindrycznej obj¦to±ci tkankowej zaplanowanej do ablacji i obliczonej numerycznie. Na

Rys. 4.30 oraz Rys. 4.31 przedstawiono ró»nice mi¦dzy tymi obj¦to±ciami oraz wyznaczono

parametry γ′ i β′. Ilo±ciowa analiza otrzymanych wyników wykazaªa, »e ró»nica pomi¦dzy

obj¦to±ci¡ cylindryczn¡ zaplanowan¡ do ablacji, a t¡ uformowan¡ po wielokrotnej ekspozycji

na wi¡zk¦ HIFU i obliczon¡ numerycznie stanowi w przybli»eniu 3% dla 9-mm cylindra i

10% dla 5-mm cylindra. Wynika ona najprawdopodobniej z zakªadanego planu ablacyjnego

przedstawionego na Rys. 3.35. Jak wida¢ z tego rysunku pole przekroju promieniowego cy-

lindra o ±rednicy 5 mm jest pokryte wi¡zk¡ HIFU w mniejszym stopniu ni» w przypadku

9-mm cylindra. Jednak wybór ilo±ci ekspozycji jest kompromisem pomi¦dzy dokªadno±ci¡ a

czasem trwania terapii.
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Rys. 4.30. Ró»nica pomi¦dzy cylindryczn¡ obj¦to±ci¡ tkankow¡ o ±rednicy 5 mm
planowan¡ do ablacji, a obj¦to±ci¡ zmiany nekrotycznej (wedªug planu na Rys.
3.35A) obliczon¡ numerycznie. Zaplanowan¡ do ablacji obj¦to±¢ nie pokryt¡ nekroz¡
przedstawiono w prawym górnym rogu (α′ = 100% − γ′), obj¦to±¢ przekraczaj¡c¡
granice cylindra pokazano w prawym dolnym rogu (β′).

4.4. Optymalizacja czasowa procesu wielokrotnej termo-

ablacji HIFU

Numeryczna optymalizacja planu wielokrotnej ekspozycji tkanki na wi¡zk¦ HIFU ma na

celu maksymalizacj¦ parametru γ′ przy jednoczesnej minimalizacji parametru β′ oraz czasu

trwania procedury ablacyjnej. Optymalizacja planu ablacji obejmuje:

� optymalizacj¦ przestrzenn¡ - zwi¡zan¡ z wyborem ilo±ci, poªo»enia i kolejno±ci sonikacji

w celu obj¦cia nekroz¡ caªej leczonej obj¦to±ci wewn¡trz tkanki.
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Rys. 4.31. Ró»nica pomi¦dzy cylindryczn¡ obj¦to±ci¡ tkankow¡ o ±rednicy 9 mm
planowan¡ do ablacji, a obj¦to±ci¡ zmiany nekrotycznej (wedªug planu na Rys.
3.35B) obliczon¡ numerycznie. Zaplanowan¡ do ablacji obj¦to±¢ nie pokryt¡ nekroz¡
przedstawiono w prawym górnym rogu (α′ = 100% − γ′), obj¦to±¢ przekraczaj¡c¡
granice cylindra pokazano w prawym dolnym rogu (β′).

� optymalizacj¦ czasow¡ - zwi¡zan¡ ze skróceniem czasu procedury termoablacyjnej.

W niniejszej pracy skupiono si¦ gªównie na optymalizacji zwi¡zanej z minimalizacj¡ czasu

trwania procedury termoablacyjnej.

4.4.1. Materiaªy i metody

W poprzednich obliczeniach (Rozdziaª 4.3) zaªo»ono, »e procedura ablacyjna skªada si¦ z

wielokrotnych 3-s ekspozycji tkanki na wi¡zk¦ HIFU i 120-s odst¦pów mi¦dzy ekspozycja-

mi zgodnie z zadanym planem ablacyjnym. Wybrany odst¦p czasowy - zwi¡zany z czasem

relaksacji temperaturowej badanej tkanki - potrzebny jest dla powrotu temperatury tkan-

ki w miejscu kolejnej ekspozycji do poziomu pierwotnego (36◦C). St¡d wynika, »e 97.5%
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czasu trwania procedury zajmuje przerwa czasowa mi¦dzy sonikacjami. Dlatego aby zmini-

malizowa¢ czas trwania procedury ablacyjnej nale»y d¡»y¢ do rozwi¡za« prowadz¡cych do

minimalizacji odst¦pu czasowego pomi¦dzy ekspozycjami oraz do osadzania progowej daw-

ki termicznej tylko w obj¦to±ci zaplanowanej do ablacji. Takie rozwi¡zanie wymaga ci¡gªej

regulacji ±redniej mocy akustycznej wi¡zki HIFU. Regulacja mocy zostaªa zrealizowana po-

przez dostosowywanie wspóªczynnika wypeªnienia DC impulsowej wi¡zki HIFU do warto±ci

odpowiadaj¡cej progowej dawce termicznej (CEM43 = 240 min) przy u»yciu prostego re-

gulatora proporcjonalno-caªkuj¡co-ró»niczkuj¡cego (PID). Schemat czasowej optymalizacji

procedury termoablacyjnej przedstawiono na Rys. 4.32.

Rys. 4.32. Schemat algorytmu numerycznego do optymalizacji czasu trwania pro-
cedury termoablacyjnej.
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Wej±ciowymi parametrami algorytmu numerycznej optymalizacji czasu trwania procedu-

ry termoablacji byª przestrzenny plan poªo»enia n-tego ±rodka n-tej elipsoidalnej obj¦to±ci

ogniskowej wi¡zki HIFU wraz z jej przewidywan¡ wielko±ci¡ (l - dªugo±ci¡, d - ±rednic¡) oraz

rozkªadem g¦sto±ci mocy ¹ródeª ciepªa. Parametry akustyczne i termiczne o±rodków propa-

gacji, ich ukªad przestrzenny oraz g¦sto±¢ dyskretyzacji przestrzeni i czasu pozostaªy takie

same jak w Rozdziale 4.2. i Rozdziale 4.3. Jak ju» wspomniano wy»ej w niniejszej pracy

skupiono si¦ na optymalizacji czasu trwania procedury ablacji dla cylindrycznej obj¦to±ci

tkankowej o ±rednicy 5 mm lub 9 mm i dªugo±ci 10 mm wedªug planu przestrzennego przed-

stawionego na Rys. 3.35. Zakªadany rozkªad g¦sto±ci mocy ¹ródeª ciepªa byª taki sam jaki

stosowano w Rozdziale 4.2. i Rozdziale 4.3.

Parametrami wyj±ciowymi po zastosowaniu algorytmu numerycznej optymalizacji byªy

warto±ci wspóªczynnika wypeªnienia DC dla ka»dej wi¡zki po ka»dej sekundzie procedury

termoablacyjnej oraz przewidywana wielko±¢ i lokalizacja zmiany nekrotycznej. Algorytm

pozwalaª przesuwa¢ rozkªad g¦sto±ci mocy ¹ródeª ciepªa zgodnie z zaplanowan¡ kolejno±ci¡

i poªo»eniem wi¡zki w pªaszczy¹nie ogniskowej (Rys. 3.35). Warunkiem przej±cia do kolejne-

go w¦zªa (xi+1, yi+1, zi+1) siatki przestrzennej planu ablacyjnego byªo osi¡gni¦cie warto±ci

dawki progowej (CEM43 = 240 min) w 6 skrajnych punktach elipsoidalnej obj¦to±ci ogni-

skowej (Rys. 4.33) o dªugo±ci li i ±rednicy di oraz wspóªrz¦dnych ±rodka (xi, yi, zi). Je±li

warunek ten zostaª speªniony, to w nast¦pnym kroku algorytm sprawdzaª czy byª to ostatni

w¦zeª zakªadanej na wej±ciu przestrzennej siatki planu ablacyjnego. Odpowied¹ twierdz¡ca

powodowaªa zakªadanie 120 s stygni¦cia i zako«czenie optymalizacji, natomiast odpowied¹

przecz¡ca skutkowaªa przej±ciem do kolejnego w¦zªa siatki przestrzennej planu ablacji (xi+1,

yi+1, zi+1). W przypadku, gdy w zadanej chwili czasowej w 6-ciu skrajnych punktach elip-

soidalnej obj¦to±ci ogniskowej wi¡zki HIFU progowa dawka termiczna (CEM43 = 240 min)

nie zostaªa osi¡gni¦ta, algorytm sprawdzaª czy maksymalna temperatura pola termicznego

(Tmax) przekracza warto±¢ graniczn¡ 60◦C. Je±li tak, to zakªadano 1-s stygni¦cie próbki, a

nast¦pnie algorytm sprawdzaª warto±¢ dawki termicznej we wspomnianych 6 punktach, na-
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tomiast je±li odpowied¹ brzmiaªa "nie", to obliczano pole termiczne po 1-s ekspozycji tkanki

na wi¡zk¦ HIFU o warto±ci wspóªczynnika wypeªnienia DC wyznaczanej ze wzoru:

DC =
∑6
k=1(CEMprogowa − CEMk)

6CEMprogowa
DCMAX , (4.13)

gdzie CEMk - warto±¢ dawki termicznej w k-tym z 6 skrajnych punktów elipsoidy, CEMprogowa

- warto±¢ progowej dawki wynosz¡ca 240 min, DCMAX - maksymalny stosowany wspóª-

czynnik wypeªnienia równy 0.5. Nast¦pnie, algorytm "wracaª" do sprawdzania, czy progowa

dawka CEM43 = 240 min zostaªa osi¡gni¦ta w 6 skrajnych punktach i-tej elipsoidy. Opisana

procedura powtarzana byªa do momentu osi¡gni¦cia dawki 240 min w 6 skrajnych punktach

ka»dej i-tej elipsoidy.

Rys. 4.33. Schematyczne przedstawienie 6 skrajnych punktów na przekrojach elip-
soidalnej obj¦to±ci ogniskowej wi¡zki HIFU, w których obliczano progow¡ dawk¦
termiczn¡.

W przypadku opisanej optymalizacji warto±¢ wspóªczynnika wypeªnienia jest wyznacza-

na z funkcji liniowej
∑6
k=1CEMk (wzór 4.13). Dodatkowym ograniczeniem zastosowanym

dla wspóªczynnika DC jest jego warto±¢ minimalna wynosz¡ca DCMIN = 0.1. Wynika ona

z tego, »e warto±¢ wspóªczynnika wypeªnienia musi by¢ dodatnia ale nie bliska zeru (np.

0.001), co prowadziªoby do znacznego wydªu»enia oblicze« (krok czasowy musiaªby wynosi¢

maksymalnie 0.001 s) oraz czasu trwania procedury termoablacyjnej ze wzgl¦du na powolne

"zbli»anie si¦" dawki termicznej do warto±ci progowej w 6 skrajnych punktach elipsoidy.

Maksymalna warto±¢ wspóªczynnika wypeªnienia zostaªa ograniczona do 0.5, co jest spo-

wodowane bezwªadno±ci¡ ukªadu przy wyznaczaniu dawki termicznej, poniewa» nagrzana
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tkanka w trakcie stygni¦cia zwi¦ksza warto±¢ otrzymanej dawki termicznej. Zale»no±¢ wspóª-

czynnika wypeªnienia od dawki termicznej jest pokazana na Rys. 4.34.

Rys. 4.34. Zale»no±¢ wspóªczynnika wypeªnienia impulsowej wi¡zki HIFU od sumy
ró»nic pomi¦dzy dawk¡ progow¡ a obliczon¡ w k-tym punkcie elipsoidy dla i-tej
obj¦to±ci ogniskowej wi¡zki HIFU.

Dodatkowym warunkiem algorytmu optymalizacji jest 1-s stygni¦cie tkanki w przypadku,

gdy maksymalna temperatura w obj¦to±ci ogniskowej wi¡zki HIFU wynosi powy»ej 60◦C.

Jest to zwi¡zane z wspomnian¡ bezwªadno±ci¡ wyznaczania dawki termicznej. Brak tego wa-

runku mógªby prowadzi¢ do niekontrolowanego grzania tkanki skutkuj¡cego pojawieniem si¦

dodatkowych zjawisk (boiling, histotripsy), które nie s¡ uwzgl¦dnione w modelu numerycz-

nym, oraz powi¦kszeniem si¦ wielko±ci zmiany nekrotycznej wywoªanym zwi¦kszon¡ dyfuzj¡

ciepªa w sposób niekontrolowany.
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4.4.2. Wyniki

Obrazy wideo przedstawiaj¡ce dynamik¦ zmian pól termicznych i obj¦to±ci nekrotycznych

indukowanych w badanej tkance w pªaszczy¹nie osiowej i ogniskowej wi¡zek HIFU dost¦p-

ne s¡ pod adresem http://bluebox.ippt.pan.pl/~lfura/plan_5mm_optimal.mp4 oraz http:

//bluebox.ippt.pan.pl/~lfura/plan_9mm_optimal.mp4. Schemat czasowej regulacji wspóª-

czynnika wypeªnienia wybrany w wyniku optymalizacji zaproponowanego algorytmu przed-

stawiono na Rys. 4.35 i Rys. 4.36.

Rys. 4.35. Zale»no±¢ czasowa wspóªczynnika wypeªnienia wi¡zki HIFU dobrana
w celu optymalizacji czasu trwania procedury ablacji 5-mm obj¦to±ci cylindrycz-
nej wewn¡trz tkanki. Czerwone kropki na osi czasu oznaczaj¡ chwile przej±cia do
nast¦pnego w¦zªa przestrzennej siatki zgodnie z planem ablacyjnym.

Jak wynika z Rys. 4.35 podczas procedury ablacji cylindra o ±rednicy 5 mm dobrana

warto±¢ wspóªczynnika wypeªnienia wi¡zki HIFU wynosiªa przewa»nie 0.1 i byªa zmieniana

na warto±¢ 0 w chwili, gdy temperatura Tmax > 60◦C. Przej±cie do nast¦pnego w¦zªa siatki
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Rys. 4.36. Zale»no±¢ czasowa wspóªczynnika wypeªnienia wi¡zki HIFU dobrana
w celu optymalizacji czasu trwania procedury ablacji 9-mm obj¦to±ci cylindrycz-
nej wewn¡trz tkanki. Czerwone kropki na osi czasu oznaczaj¡ chwile przej±cia do
nast¦pnego w¦zªa przestrzennej siatki zgodnie z planem ablacyjnym.

przestrzennej zgodnie z planem ablacji nast¡piªo po ok. 60 s, a ka»de kolejne przej±cie na-

st¦powaªo w coraz krótszych odst¦pach czasu zbli»aj¡cych si¦ do warto±ci ok. 5 s. Procedura

ablacji w przypadku obu cylindrów zaplanowana byªa od ±rodka cylindra na zewn¡trz, dlate-

go, jak wida¢ na Rys. 4.36, do chwili osi¡gni¦cia dawki progowej w wewn¦trznym pier±cieniu

(ok. 150 s) wida¢ podobie«stwo tej zale»no±ci do tej z Rys. 4.35. Podobnie jak w przypadku

5-mm cylindra przez wi¦kszo±¢ czasu trwania pojedynczych ablacji wspóªczynnik wypeªnie-

nia wynosiª DC = 0.1 za wyj¡tkiem ±rodka cylindra oraz zewn¦trznego pier±cienia zgodnie

z przestrzennym planem ablacyjnym.

Zmiany martwicze obliczone metod¡ symulacji numerycznych wedªug procedury ablacyj-

nej zoptymalizowanej w czasie porównano z prognozowanymi zmianami martwiczymi opisa-

nymi w Rozdziale 4.3. W Tab. 4.5 oraz Tab. 4.6 zestawiono parametry oceny dokªadno±ci
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Metoda standardowa Metoda zoptymalizowana

Ksztaªt obliczonej zmiany martwiczej

γ′[%] 90 87

β′[%] 17 12

�rednica dx[mm] 5.6 4.9

�rednica dy[mm] 5.5 5.5

Dªugo±¢ l[mm] 11.6 12.1

Czas trwania ablacji t [min] 17 2.3

Tab. 4.5. Porównanie obj¦to±ci zmiany nekrotycznej, czasu trwania procedury abla-
cyjnej oraz parametrów oceny dokªadno±ci przeprowadzenia ablacji cylindra o ±red-
nicy 5 mm, obliczonych metod¡ standardow¡ oraz zoptymalizowan¡.
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Metoda standardowa Metoda zoptymalizowana

Ksztaªt obliczonej zmiany martwiczej

γ′[%] 97 95

β′[%] 19 21

�rednica dx[mm] 9.7 9.5

�rednica dy[mm] 9.8 9.2

Dªugo±¢ l[mm] 12.5 15.8

Czas trwania ablacji t [min] 59 5.4

Tab. 4.6. Porównanie obj¦to±ci zmiany nekrotycznej, czasu trwania procedury abla-
cyjnej oraz parametrów oceny dokªadno±ci przeprowadzenia ablacji cylindra o ±red-
nicy 9 mm, obliczonych metod¡ standardow¡ oraz zoptymalizowan¡.
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przeprowadzania termoablacji (γ′ i β′), maksymaln¡ wielko±¢ zmiany nekrotycznej oraz prze-

widywany czas trwania procedury ablacyjnej odpowiednio dla cylindra o ±rednicy 5 mm i

9 mm.

Ksztaªt zmiany martwiczej wyznaczony w wyniku optymalizacji czasu trwania procedury

ablacyjnej jest zbli»ony do ksztaªtu elipsoidy utworzonej w tkance po jej sonikacji pojedyncz¡

wi¡zk¡ HIFU, natomiast w przypadku zastosowania standardowej metody s¡ to przylegaj¡-

ce do siebie pojedyncze elipsoidy wypeªniaj¡ce obj¦to±¢ cylindra. Parametr γ′ w przypadku

zastosowania metody zoptymalizowanej zmalaª o 2 % lub o 3 % odpowiednio dla cylindrów

o ±rednicy 5 mm lub 9 mm, czyli w przybli»eniu taka sama cz¦±¢ obj¦to±ci tkankowej zapla-

nowanej do ablacji zostaªa pokryta nekroz¡. Warto±¢ parametru β′ oceniaj¡cego dokªadno±¢

przeprowadzenia ablacji tak»e si¦ zmieniªa. Dla cylindra o ±rednicy 9 mm wzrosªa ona o 2 %,

a dla 5-mm cylindra zmalaªa o 5 %, czyli nie ró»niªa si¦ znacz¡co od tej wyznaczonej przy

u»yciu standardowej metody. Warto±¢ parametrów β′ i γ′ obliczona metod¡ zoptymalizowan¡

dla obu cylindrów zostaªa podana na Rys. 4.37 oraz Rys. 4.38.

Porównuj¡c maksymaln¡ wielko±¢ zmiany nekrotycznej dx lub dy w przekroju promienio-

wym w pªaszczy¹nie xy widzimy, »e ró»nica mi¦dzy planowan¡ wielko±ci¡ nekrozy a t¡ prze-

widywan¡ numerycznie wynosi maksymalnie 0.5 mm, co w kontek±cie zastosowania terapii

termoablacyjnej HIFU w praktyce klinicznej, np. do termicznego niszczenia nowotworów,

jest warto±ci¡ nieistotn¡. Dªugo±¢ nekrozy l obliczona metod¡ zoptymalizowan¡ wyniosªa

12.1 mm lub 15.8 mm odpowiednio dla cylindra o ±rednicy 5 mm lub 9 mm. Wzgl¦dem

zaplanowanej dªugo±ci cylindrycznej zmiany martwiczej, która wynosi 10 mm, ró»nica ta

wynosi odpowiednio 2.1 mm lub 5.8 mm. Otrzymane wyniki wskazuj¡ na potrzeb¦ dalszej

optymalizacji zaproponowanego algorytmu.

Przewidywany czas trwania procedury ablacji w przypadku zastosowania metody zopty-

malizowanej zostaª skrócony do 2.3min (dla 5-mm cylindra) lub 5.4min (dla 9-mm cylindra),

czyli odpowiednio 7.4-krotnie lub 10.9-krotnie.
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Rys. 4.37. Ró»nica mi¦dzy obj¦to±ci¡ 5-mm cylindrycznej zmiany nekrotycznej
obliczon¡ metod¡ zoptymalizowan¡, a t¡ zaplanowan¡ do termoablacji. Po prawej
stronie na górze przedstawiono zaplanowan¡ obj¦to±¢ cylindryczn¡ nie obj¦t¡ mar-
twic¡ (α′ = 100% − γ′), natomiast na dole - obj¦to±¢, która przekroczyªa granice
cylindra (β′).

4.4.3. Dyskusja i wnioski

Opracowany na podstawie najprostszej wersji regulatora PID algorytm optymalizacji cza-

su trwania procedury termoablacji HIFU umo»liwia znaczne skrócenie czasu terapii cylin-

drycznej obj¦to±ci tkankowej o rozpatrywanej wielko±ci i ksztaªcie. W wyniku numerycznej

optymalizacji czasu trwania ablacji przewidywana obj¦to±¢ zmiany nekrotycznej wewn¡trz

badanej tkanki ró»niªa si¦ od tej powstaªej w tkance po jej wielokrotnej ekspozycji na wi¡z-

k¦ HIFU wedªug takiego samego planu przestrzennego (Rozdziaª 4.3), jednak parametry

oceny dokªadno±ci przeprowadzenia ablacji zmieniªy si¦ nieznacznie. Implementacja bardziej

zaawansowanego algorytmu proporcjonalno-caªkuj¡co-ró»niczkuj¡cego w celu odpowiednie-
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Rys. 4.38. Ró»nica mi¦dzy obj¦to±ci¡ 9-mm cylindrycznej zmiany nekrotycznej
obliczon¡ metod¡ zoptymalizowan¡, a t¡ zaplanowan¡ do termoablacji. Po prawej
stronie na górze przedstawiono zaplanowan¡ obj¦to±¢ cylindryczn¡ nie obj¦t¡ mar-
twic¡ (α′ = 100% − γ′), natomiast na dole - obj¦to±¢, która przekroczyªa granice
cylindra (β′).

go doboru warto±ci wspóªczynnika wypeªnienia dla wi¡zki HIFU przybli»y przewidywan¡

obj¦to±¢ martwicz¡ do tej wyznaczonej eksperymentalnie i opisanej w Rozdziale 4.3.

Jednym z rozwi¡za« umo»liwiaj¡cych popraw¦ algorytmu optymalizacji wydaje si¦ by¢

bardziej precyzyjny dobór kroku czasowego (∆t) w metodzie optymalizacji czasu trwa-

nia ablacji HIFU. Zmniejszenie tego kroku umo»liwi algorytmowi szybsz¡ korekt¦ warto±ci

wspóªczynnika wypeªnienia po osi¡gni¦ciu progowej dawki termicznej w danym w¦¹le siatki

przestrzennej. Jest to zwi¡zane z szybkim tempem wzrostu warto±ci dawki dla temperatur

> 60◦C. Aby tkanka po osi¡gni¦ciu temperatury 60◦C przekroczyªa dawk¦ progow¡ 240 min

wystarczy czas ekspozycji poni»ej 1.1 s (wzór 2.8). Z kolei minimalizacja kroku czasowego ∆t

powoduje wydªu»enie oblicze« numerycznych. Dlatego konieczna jest optymalizacja doboru
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warto±ci kroku czasowego.

Innym rozwi¡zaniem poprawiaj¡cym planowanie procedury ablacyjnej HIFU jest opty-

malizacja planu przestrzennego poªo»enia ±rodków pojedynczych obj¦to±ci nekrotycznych

oraz ich wielko±ci. Dokªadne pokrycie nekroz¡ caªej obj¦to±ci tkankowej zaplanowanej do

ablacji nast¦puje, gdy warto±¢ parametru γ′ jest bliska 100 %. To wymaga stosowania wi¡-

zek HIFU, których obj¦to±¢ ogniskowa ma jak najmniejsz¡ wielko±¢. Zabieg ten wymaga

jednak wcze±niejszej optymalizacji kroku czasowego ∆t, której brak mo»e skutkowa¢ znacz-

nym wzrostem parametru β′.

Warunkiem koniecznym dla zastosowania dobranej za pomoc¡ algorytmu optymaliza-

cyjnego procedury ablacyjnej jest jej wery�kacja eksperymentalna. W niniejszej pracy nie

podj¦to próby jej przeprowadzenia ze wzgl¦du na ograniczenia techniczne.
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Rozdziaª 5

PODSUMOWANIE

W Zakªadzie Ultrad¹wi¦ków IPPT PAN opracowano, zaprojektowano i zbudowano zrobo-

tyzowane, kontrolowane obrazowaniem USG, urz¡dzenie ablacyjne wykorzystuj¡ce technik¦

HIFU (zogniskowanych ultrad¹wi¦ków o du»ym nat¦»eniu) do termicznego niszczenia litych

guzów u maªych zwierz¡t i sªu»¡ce do bada« przedklinicznych.

Zanim jednak to urz¡dzenie mogªo by¢ u»yte do eksperymentów na zwierz¦tach niezb¦dne

byªy badania na próbkach tkanek ex vivo w celu doboru optymalnych parametrów jego pracy

zdolnych doprowadzi¢ do koagulacyjnej nekrozy zaplanowanej obj¦to±ci wewn¡trz badanej

tkanki w jak najkrótszym czasie. Wªa±ciwe dobranie tych parametrów prowadzi do obj¦cia

nekroz¡ caªej leczonej obj¦to±ci bez uszkodzenia otaczaj¡cych j¡ tkanek zapewniaj¡c w ten

sposób bezpiecze«stwo terapii. W niniejszej pracy przedstawiono wyniki przeprowadzonych

bada« numerycznych i eksperymentalnych prowadz¡cych do wyznaczenia progowej ±redniej

mocy wi¡zki HIFU zdolnej doprowadzi¢ do koagulacyjnej nekrozy maªej obj¦to±ci wewn¡trz

badanej tkanki (odzwierciedlaj¡cej obj¦to±¢ ogniskow¡ wi¡zki HIFU ) w ci¡gu 3 s (Rozdziaª

3.1).

Przeprowadzono równie» badania eksperymentalne w celu wyznaczenia lokalizacji i wiel-

ko±ci lokalnej zmiany nekrotycznej utworzonej wewn¡trz tkanki na skutek jej sonikacji poje-

dyncz¡ impulsow¡ wi¡zk¡ HIFU w zale»no±ci od parametrów akustycznych tej wi¡zki (cz¦sto-
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tliwo±ci, czasu trwania impulsów, wspóªczynnika wypeªnienia). Lokalizacja i rozlegªo±¢ utwo-

rzonej zmiany martwiczej zostaªa zwizualizowana i oszacowana za pomoc¡ ró»nych technik

obrazowania: USG, MR i optycznej (zdj¦cia fotogra�czne przekrojów zmiany). Na podstawie

otrzymanych wyników zostaªy wybrane czasowe i odlegªo±ciowe odst¦py pomi¦dzy sonika-

cjami prowadz¡cymi do pokrycia nekroz¡ caªej obj¦to±ci wewn¡trz tkanki planowanej do

ablacji. (Rozdziaª 3.2, Rozdziaª 3.3)

Otrzymane wyniki powy»szych bada« posªu»yªy do opracowania przestrzennego planu

procedury ablacyjnej w celu termicznego zniszczenia wi¦kszej lokalnej obj¦to±ci tkankowej

(w ksztaªcie cylindra o ±rednicy 5 mm lub 9 mm i dªugo±ci 10 mm przy u»yciu 1.08-MHz

wi¡zki HIFU przemieszczanej wzdªu» zaplanowanej trajektorii ruchu, a tak»e w ksztaªcie

cylindra o ±rednicy 5 mm lub 8 mm i dªugo±ci 5.7 mm przy u»yciu 3.21-MHz wi¡zki HIFU ).

Dokªadno±¢ pokrycia nekroz¡ zaplanowanej cylindrycznej obj¦to±ci wewn¡trz badanej tkanki

oszacowano za pomoc¡ parametrów α, β, γ oraz α′, β′, γ′, wyznaczonych eksperymentalnie

ze zdj¦¢ i obrazów MR przekrojów utworzonych zmian martwiczych (Rozdziaª 3.4), a tak»e

obliczonych numerycznie zakªadaj¡c do modelowania takie same parametry wej±ciowe jakie

stosowano w eksperymentach (Rozdziaª 4).

Do symulacji numerycznych zostaª u»yty pakiet narz¦dzi k-Wave sªu»¡cy do oblicze«

komputerowych w ±rodowisku Matlab. Wst¦pnie model k-Wave zostaª zwery�kowany ekspe-

rymentalnie porównuj¡c obliczone nieliniowe pole ci±nienia akustycznego (wytwarzane przez

u»ywany przetwornik HIFU w wodzie) z tym zmierzonym hydrofonem i uzyskuj¡c dobr¡

zgodno±¢ pomi¦dzy otrzymanymi wynikami oblicze« i danymi pomiarowymi. To uzasadniªo

zastosowanie tego modelu do oblicze« pola termicznego oraz lokalizacji i rozlegªo±ci zmia-

ny nekrotycznej indukowanej w badanej tkance eksponowanej na pojedyncz¡ wi¡zk¦ HIFU.

Zgodno±¢ w granicach niepewno±ci pomi¦dzy otrzymanymi wynikami oblicze« a danymi eks-

perymentalnymi potwierdziªa, »e stosowany model numeryczny dobrze opisuje rzeczywisty

przebieg termoablacji tkanki.

Pozwoliªo to na planowanie za pomoc¡ symulacji numerycznych procedury termoablacji
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wi¦kszych obj¦to±ci wewn¡trz badanej tkanki, wymagaj¡cej jej wielokrotnej ekspozycji na

wi¡zk¦ HIFU.

Przeprowadzono obliczenia numeryczne umo»liwiaj¡ce wyznaczenie wielko±ci zmian mar-

twiczych wywoªanych wielokrotn¡ ekspozycj¡ badanej tkanki na wi¡zk¦ HIFU zgodnie z

opracowanym przestrzennym planem procedury ablacyjnej prowadz¡cej do termicznego znisz-

czenia cylindrycznej obj¦to±ci tkankowej o ±rednicy 5 mm lub 9 mm i dªugo±ci 10 mm

przy u»yciu 1.08-MHz wi¡zki HIFU. Otrzymane wyniki oblicze« porównano z wynikami

eksperymentalnymi przedstawionymi w Rozdziale 3.4 w celu wery�kacji ich zgodno±ci po-

przez ocen¦ parametrów γ′ i β′ okre±laj¡cych dokªadno±¢ przeprowadzenia procedury abla-

cyjnej w pªaszczy¹nie osiowej i ogniskowej wi¡zki HIFU. Uzyskane wyniki stanowiªy pod-

staw¦ do przeprowadzenia numerycznej optymalizacji czasu trwania procedury ablacyjnej

zgodnej z zastosowanym planem przestrzennym. W tym celu zaimplementowano najprostszy

proporcjonalno-caªkuj¡co-ró»niczkuj¡cy algorytm regulacji PID. Po jego wprowadzeniu czas

trwania procedury ablacji zostaª skrócony 7.4-krotnie lub 10.9-krotnie w przypadku formo-

wania odpowiednio 5-mm lub 9-mm cylindrycznej zmiany nekrotycznej przy jednoczesnym

braku istotnej zmiany warto±ci parametrów γ′ i β′.

W ramach niniejszej pracy udowodniono postawion¡ tez¦ poprzez opracowanie:

� modelu numerycznego predykcji lokalizacji i rozmiarów zmian nekrotycznych induko-

wanych wi¡zk¡ HIFU w tkankach ex vivo oraz jego wery�kacj¦ eksperymentaln¡,

� metody optymalizacji czasowej planu terapii ablacyjnej HIFU.

Dalsze badania nad numeryczn¡ optymalizacj¡ procedury termoablacyjnej b¦d¡ wymaga-

ªy wery�kacji eksperymentalnej na próbkach tkankowych. W tym celu urz¡dzenie ablacyjne

HIFU u»ywane do eksperymentów na tkankach ex vivo wraz z jego oprogramowaniem b¦-

dzie wymagaªo mody�kacji, aby umo»liwi¢ np. regulacj¦ w czasie wspóªczynnika wypeªnienia

impulsowej wi¡zki HIFU.

Zaproponowany model numeryczny mo»e równie» znale¹¢ zastosowanie w prognozowaniu
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pól termicznych indukowanych lokalnie w tkankach eksponowanych na wi¡zk¦ zogniskowa-

nych ultrad¹wi¦ków o maªym nat¦»eniu, wywoªuj¡cych lokaln¡ hipertermi¦, która prowadzi

do uwalniania przeciwnowotworowych leków dostarczanych selektywnie do leczonych tkanek

w termoczuªych liposomach.

Przeprowadzone w niniejszej pracy badania oraz otrzymane wyniki s¡ bardzo przydat-

ne do planowania i przeprowadzania terapii ablacyjnej HIFU litych guzów wszczepianych

maªym zwierz¦tom i ju» s¡ wykorzystywane do bada« przedklinicznych na szczurach. Przy-

czyni¡ si¦ one równie» do rozwoju alternatywnych nieinwazyjnych metod walki z rakiem,

m.in. do testowania nowych antyrakowych leków uwalnianych w warunkach hipertermii.
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