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Ultrahang hipertermia (UH HT) modell alkalmazasa tobbrétegii
szovetrendszerek kezelésére

Két hipertermia tipus van. Az egyik denaturacién (pl. HIFU), a masik pedig a ttlzott respiracié kivaltdsan alapul.
A Kkifejlesztett modell kiilondll6 sik transzdicerek hdéhatdsdnak meghatdrozdsat végzi, keramia-csatolds-hdm-
izom-tumor rendszerben. A modell legfontosabb imput paraméterei az alkalmazott elektromos energia, (J/s);
mechanikai hatékonysag, (%); transzdicer szam, (db); és feliilet, (m%); hiité feliilet (m*) és hémérséklet (K),
csillapitasi koefficiens, (Np/cm MHz); fajlagos hékapacitds, (J/gK); siiriség, (g/cm’); hdvezetd képesség,
(J/msK); hangsebesség (m/s), és szoveti véraram értékek, (ml/ggsu/min); szoveti hangsugir hossz és elméleti
véroszlop magassdg (m) voltak. Az input paraméterekbdl koztes adatokat szdmol a modell. Ilyenek a besugérzott
testek geometridja, azoké, melyeken a sugdr dthalad, az akusztikai keménység, (Pa s/m); a hatarfeliileti reflexié
és atbocsatds, (Np); a hdcserdld rétegek falvastagsidga, (m); h6é disszipacié és hdcseréld feliiletek, (m?); az
ultrahangsugdr ttjdba esd szovetek vérarama, (ml/szovettdmeg, g/min); és a szovetek hang csillapitdsa, (Np). A
képzodott (K/s) hdmennyiség a kornyezd szovetek és a hiitdfeliilet felé torténd hétranszport, illetve a véraram
miatt csokken, igy a modell a szovet hémérsékletét (K) ezek korrekcidjdval szdmolja. Az eredmények a
hémérséklet-idd fiiggvényében jelennek meg az egyes szovetekre, illetve alapparaméterekre. A célteriilet elvart
hémérséklete (K) denaturdciés és respirdcids értékre is bedllithaté a kornyezd szovetek karosoddsa nélkiil a
kicsatolt elektromos energia, (W); transzdicerszam (db) és feliilet (mP), illetve a hiitdfeliilet (m?) és hdmérséklet
(K) bedllitasaval.
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1. Irodalmi attekintés

Maitay (2002) szerint hipertermia alkalmazdsaval bizonyos esetekben megéllithaté a rdkos sejtburjanzais, illetve
operalhatatlan méretli tumorok operdlhaté méretiivé csokkenthetdek. A rdkos szovetek elégtelen vérellatasuk
miatt ugyanolyan mértékli besugarzas hatdsara erételjesebben felmelegszenek, mint az egészséges szovetek. A
tumor héérzékenységének az oka a szerkezeti inhomogenitdsa, miszerint a tumor kiilsején 1évd burjdnzé sejteket
a kornyezd egészséges szovetek vérrendszere latja el vérrel, a tumor belseje oxigénhidny miatt elhalt, a kozbensd
zéndban a sejtek pedig anoxikusak a rossz vérelldtottsdg miatt. A homérséklet sugarzas altali novelésével a
sejtek 1égzése fokozddik, azonban mivel a tumor vérelldtdsa elégtelen, ezért a besugdrzas hatdséra a rdkos sejtek
oxigénhidny folytdn eldlhetdek (respirativ hipertermia). A hd akkor érhet el terdpids hatdst, ha a tumor
homérsékletét a kezelési idOszak alatt 43-45°C kozé allitjuk be. A 37-42°C kozotti tartomdnyban a tumor
sejtjeinek burjdnzdsa fokozddik, 43°C esetén 1 ora kezelés sziikséges, mig e felett 46°C-ig minden °C
hémérsékletemelkedés felezi a sziikséges kezelési iddintervallumot, azonban 45-46°C tartomidnyban mar a
kornyezd egészséges szovetek denaturdcidjdnak veszélye 1ép fel, emiatt altaldban 42-43,5°C (315-316,5K)
hémérséklettartomanyt alkalmaznak 1 éran keresztiil. Mise et. al., (1990) tumor sejteket kezeltek in vitro médon
42°C-os vizfiirdében, melynek hatdsdra a sejtek burjdnzasa 30 percig fokozoddott, utdna pedig elpusztultak. A
kezelések eredményei azt mutattdk, hogy a hipertermids kezelés megnoveli az IM-FSC antitumor hatdsat, vagyis
fokozédik az immunterdpia hatékonysaga. Lai et. al., (2002) prosztata hipertermids kezelését végezték el self-
tuning reguldtor altal intenzitdsvezérelt berendezés segitségével 43-45°C-on. A mddszer eldnye, hogy nem
igényli a kezelt szovetek mechanikai és termikus tulajdonsdgainak ismeretét, az intenzitds szabdlyzdsa a
kialakult hdmérséklet alapjan torténik. Jelenleg azonban rendelkezésre dllnak, illetve megmérhetdk a szovetek
termodinamikai és akusztikai tulajdonsdgai, emiatt az ultrahang besugdrzds el6tt modellezhetd a kezelés
termikus hatdsa. Hurwitz et. al., (2001) szerint a rdkos prosztata szovetek gyogyitdsira leginkabb a 43-45°C
hémérséklettartomdny alkalmas, amely 30-60 min diszpoziciés intervallummal alkalmazhaté hatékonyan.
Fosmire et. al., (1993) szerint az ultrahang hipertermia leginkdbb akkor alkalmazhatd, ha a kezelendd betegségen
kiviill egyéb egészségiligyi problémdja is van, féleg az iddsebb pdciensnek, ami lehetetlenné teszi a
konvenciondlis sebészeti eljardsok alkalmazdsat. Wojcik et. al., (1995) véges elemes modellezés segitségével
vizsgaltdk a szovetek mddosuldsit fokuszalt ultrahang hatdsdra. A szamitidsok alapja egy véges elemes
algoritmus, mely a nemlinedris akusztikai jelenségeket is modellezi és megoldja az elektromechanikus és bioheat
egyenleteket 2D/3D inhomogén elasztikus és akusztikus kozegekben. Fry et. al., (1954) vizsgéltdk az ultrahang
héhatdsat 1agy szovetekben. Heimburger (1985) mély emlé tumorok, Sanghvi et. al., (1984) m4j Purnell et. al.,



(1964) és Lizzi et. al., (1994) szem terdpidban, illetve Foster et. al., (1990) prosztata hipertréfia esetében
alkalmazta. A fékuszalt ultrahang magas intenzitds értékei Fry (1993) leirdsa alapjan két tipusd hatast valtanak
ki. Az egyik az, hogy a 1ézi6, vagy a vagas szabdlyosan terjed a hdkoagulaci6 éltal a fékuszban. A masik, hogy a
fokuszban g6z képzddik €s hirtelen kiterjed a forrds irdnyaba. Lizzi (1987) bebizonyitotta, hogy parolgds miatt
gaz test, illetve kavitdci6 is kialakulhat a fékuszpontban 1évé szovettartomdnyban, ami Lizzi (1993) szerint a
fokuszalt koagulativ ultrahang hipertermia intenzitdsanak a limitdlé faktora lehet. A fékuszalt ultrahang sugar a
szovetek tulajdonsdgait megvaltoztatja, igy moédosul pl. az abszorpcid, szérédds és a fokusz pont is. Az
elkészitett modell a koagulativ hipertermiakor alkalmazott hémérsékleti tartomdnyt is kezeli, tobb fékuszalt
transzduicerek esetén, azonban hasznilhatésdganak variabilitdsa leginkdbb a respirativ hipertermidt célozza.
Damianou, et . al., (1995) linedris modelleket haszndltak az ultrahang szoveti héhatdsdnak tanulmdnyozdisara,
azonban ezzel nem tudtdk tokéletesen reprodukdlni a kezelések h6hatdsit. A nem linedris modellek alkalmazasa
(Christopher and Parker 1991) melyek pl. a KZK egyenleteken alapulnak (Aanonsen 1983), és amelyek a
lokéshullamok terjedési tulajdonsdgok szamitdsdndl voltak alkalmazva a test szovezeiben, viszont ezek az
egyenletek csak elméletileg tudtak kezelni a sz6rddas és gaztest aktivalédds problémdjat a fékuszpontban.

1. tdblazat. Kiilonboz6 hipertermia rendszerek hatékony hémérsékleti intervallumai

, . Hatékony hémérsékleti
Ukitrahang (UH) tipus Szerzd intervallum
Scanning Harai et. al., (1991) 40-44.4°C
Hand et. al., (1992) 39.9-43.1°C
Multielemes Samuski et. al., (1990) 38.5-42.7°C
Transrectal Fosmire et. al., (1993) 40.5-43.2°C

1.1. A hipertermia modell elkészitésének céljai

Olyan interaktiv, tovdbbfejleszthetd respirativ és denaturdcids ultrahang hipertermia modellprogram kifejlesztése
volt a cél, mellyel a szovetrétegeken athaladé tobb ultrahangsugar héhatésat lehet eldre jelezni.

A modellezés sordn cél, hogy moddosithatéak legyenek a fiiggetlen véltozok, az alkalmazott fiiggvények
kompatibilisek legyenek az egyes szovetek mellett.

A modell szadmitsa ki a hangsugdr intenzitdsvaltozdsat, a fellépd veszteségek mértékét, amely maradék
intenzitasbol torténjen a hdhatds szamitdsa.

2. Anyagok és modszerek
2.1. Irdnyelvek

A modell azt vizsgdlja, hogy milyen hdéhatisa van egy adott térfogatelemre, az arra irdnyitott
meghatdrozott szdmu téglalap alakd piezoelembdl 4ll6 transzdicernek, mikdzben a hangsugédr adott szamu és
tulajdonsagu szovetrétegen halad keresztiil (1. dbra).

Piezokeramia
Elektro-akusztikai csatolds Transzducer
Els6 szovetréteg (hamszovet

Masodik szovetréteg (izom)

Harmadik szovetréteg (tumour)

1. Abra: A vizsgilt rétegek sémdja

A modell figyelembe veszi az egyes body tissue layers sugdrintenzitdst mddosité hatdsat. A transzmitter
szovettérfogatokban keletkez6 hét a modell a vér, a hiitott transzdicer és a kornyezd szovetek dltal elvont
héenergidval tortént korrekcié utdn hatdrozza meg. A modell sajatossaga, hogy az UH HT kezelés megkezdése
elétt 10 perces el6htités lehetdségének héelvond hatdsat is modellezi a vizsgdlt szoveteken, ezdltal nagyobb
mozgasteret enged az ultrahang intenzitds és az alkalmazott transzduicerek szdmaban, az egészséges szovetek
hdédenaturicidjanak elkeriilésével. Természetesen a hiités a kezelés sordn is folyamatosan érvényesithetd. A
szovetréteg tipusa annak akusztikai és termikus tulajdonsagain keresztiil szerepel a modellben. Ilyen determindns
tulajdonsdg az egyes szovetek hangterjedési sebessége, fajhdje, siirlisége, csillapitdsi koefficiense, hévezetd
képessége, illetve a szoveti vérdram. Az anyagtulajdonsigok daltal determinalt hoképzddés a besugdrzott



szovettestek geometridjan, a sugdrzas tulajdonsdgain (intenzitds, frekvencia, hulldm alak, méd, fékusztaltsag) és
a veszteségek mértékén keresztiil érvényesiil.

2.2. Szovet geometria

A szamitasok sordn a sugdr beesése a szovetrétegekre egyezményesen meroleges, az 1. dbra szerint. A
sugdratbocsaté kozeg feliilete S=ab (cm®), ahol transzdtcer szélessége a, cm és hosszmérete b, cm, mig a V=Sh,
cm’ kezelt szovettérfogat az S feliilet és a szovet vastagsag h, cm fiiggvénye. Az M=Vp alapjin pedig a kezelt
szovettomeg kaphat6 g-ban. A kezelt szovettomeg és a szovet C, J/gK fajhd szorzatdbdl az adott szovettérfogat
1K-el val6 felmelegitéséhez sziikséges energia kovetkezik J/K mértékegységben.

2.3. Vérdram

A vérdram miatt is fontos a kezelt szovettérfogat ismerete, mivel az irodalmi ml/gg,sv./min (B;) ismerete
mellett meg kell tudni hatdrozni gye/gssvesme/min (B) értéket, amihez a vér és a szovet siirliség és a kezelt
szovettérfogat ismerete kell. Egyezményesen ugy kezeli a modell a percenként adott szovetben 1évé vérdram
értéket, mintha egyszerre a szovet ennyi vért tartalmazna. Természetesen a valos érték ettdl kiilonbozhet, ami a
besugdrzas sordn tovdbb mddosul a fokozddd vérdram és pulzusszdm miatt. Emiatt ezt az értéket eredendden
input paraméterként kezeli a modell, vagyis megvaltoztathat6 az egyes szovetek esetén. A hangsugdr tthossza a
kezelt szoveti vérben alapvetd determindns faktor. Ez azt jelenti, hogy a sugirzé S, cm” feliilet és az adott
szovetréteg vastagsdga dltal meghatdrozott besugarzott szovettérfogatban 1évé vér magassdgit meg kell
hatdrozni. Ez annak a filozéfidnak felel meg, hogy a szovetek véredény rendszere &dltaldban olyan duds és a
véredények falvastagsdga olyan elenyészd, hogy a szovet és a vér kozotti hdcsere pillanatszerlinek tekinthetd.
Emiatt elegendé a kezelt meghatdrozott feliiletii szovettérfogatban 1évé vér mennyiségét és ebbdl addddan
szovetbeli vértest h,, cm magassdgat meghatdrozni h,=(By/p,)/S képlet szerint ahhoz, hogy a szoveti vérben
képz6dott hdenergidt a bejutéd akusztikai energia dltal ki lehessen szdmitani, illetve a héképzddést az adott
véraram 4ltal, a kezelt szovettérfogatba be és kiszallitott J/s hdenergia alapjan korrigdlni lehessen.

2.4. Intenzitds fiiggvények

A hangintenzitis szimitisa W/cm®, dB és Np-ben is megtorténik a kiilonboz6 intenzitis médosuldsok
meghatdrozdsa érdekében. A kibocsatott I,jiyomes, W=J/s Osszes elektromos intenzitdsbdl az I, kiinduld
akusztikai intenzitds, W a sugdrzé # elektro-akusztikai hatdsfokabdl adodik Iingus=Ieiekromost €Eyenlet szerint. A
feliiletegységre esO akusztikai intenzitds I;=[I;qus/S képletbdl kovetkezik W/em? mértékegységben. A dB-re
valé atszamitas konvenciondlisan az I;3=10log(I¢/1y) egyenletbdl kovetkezik, ahol 10:10’16W/cm2. Iy, dtszamités
innen Iy,=1,5/8,686. Természetesen a mértékegységek visszaszdmitdsa egymadsba is ezen egyenletek inverzidjan
keresztiil torténik. Az adott szovettérfogat dltali csillapitds az I=Ie>*" szerint szdmithat6, ahol Iy, az aktudlis Np
intenzitds, I, a kiindulé intenzitds Np-ben, o a csillapitasi koefficiens (Np/cmMHz), h pedig a hang altal adott
kozegben megtett tt, cm. Innen a modell kozegenként visszaszdmol I z-n keresztiil W/cm® intenzitds értékre,
amely utdn a kozeghatdron vald R reflexi6 és ebbdl adéddan a T atbocsatott intenzitds meghatdrozasa torténik.
Az alapkitételnek megfelelden a kdozeghatdrra merdleges beesés esetén a reflexié mértéke R=(Z,-Z;)/(Z;+7Z;,) ami
a kozegek kozotti Z=cp akusztikai keménység (Pas/m) kiilonbség fiiggvénye, ahol ¢, m/s a hangsebesség, p,
glem’ a siirtiség, Z; az eredd kozeg, Z, pedig az dtvevé kozeg akusztikai keménysége. Innen T=1-R a kozeg
hatérfeliileten 4tbocsatott relativ hangintenzitds mértéke akkor, ha 1=100%, vagyis abszolit akusztikai
intenzitisban I;=IT in W/cm® a kozeghatdron 4tlépé akusztikai intenzitds. A képz6dott héenergia a kezelt
vizsgalt szovettérfogatban dT/dt=2al/Cp, K/s egyenlet szerint szdmithaté ter Haar (1988) alapjdn, azzal a
kitétellel, hogy a szdmldléban a megtett uttal és a nevezdben a kezelt szovettérfogattal is korrigdlva lett a képlet.
Az egyenletet sec-ra megoldva K kaphatd, vagyis megmutatja, hogy adott id6 alatt mekkora hémérsékletvaltozas
torténik a rendszerben, ahol C, J/gK a vizsgdlt szovet fajlagos hdkapacitdsa. Azért nem a Rayleigh-Sonnerfeld
(Goodman, 1968), illetve xyz koordinatdkat kezeld egyenlet alkalmazdsa tortént, mert a kezelendd szovettérfogat
térbeli atlaghdmérsékletének a kiszamitdsa tortént €s a modell ismertnek tekinti a kezelt szovettérfogat helyzetét,
amire eldzetesen a transzducerek fékuszdldsa megtorténik. Amennyiben xyz koordindtdk szerinti szdmitds
torténne gy Pennes’ (Pennes, 1948 and Sapareto & Dewey, 1984) biohd transzfer egyenlet (BHTE) alkalmazdsa
védlna sziikségessé, bar az egyenlet nem kezeli a vérerek jelenlétét, a véradram mddosuldst besugarzds sordn. A
modellben alkalmazott egyenletrendszerek megfelelnek a BHTE rendszernek térkoordinatdk nélkiil, az input
(bejutd energia) és output (veszteségek) energiaoldal figyelembe vételével. A tumorba juté akusztikai intenzitas
a tumorra irdnyitott Osszes transzdicer maradék intenzitdsdnak az Osszegeként kaphatd, az interferencia
figyelembe vétele nélkiil, ebbdl torténik a hdképzddés meghatdrozasa idéegységenként. A HT felépitmény elvi
sémdajat a 2. dbra mutatja.
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2. Abra: US HT felépitmény térbeli séma
2.5. Veszteségek

A kezelt szovettérfogatban US besugarzds sordn keletkez6 hé meghatarozdsdhoz a folyamatos input
akusztikai energidbdl képz6dd hdenergia mértékének ismerete mellett meg kell hatdrozni a hdveszteség
mértékét. Az alkalmazott modell harom f6 energia veszteségforrast kezel. Az egyik a vér altal elszallitott
energia, a masik a hitott transzducer feliilet felé, a harmadik pedig a kornyezd szovetekbe valé hdvezetéssel
elszallitott energia. Az utébbi két veszteségforrds alapja a sik fal melletti g, J/s hddram meghatirozésa
q=1w(S,(t;-1,)) egyenlet szerint torténhet, ahol 4, J/msK az adott szovet hdvezetd képessége, w, m a hdécseréld
falvastagsdg, S,, m’ a héleado feliilet nagysiga, 1,, K az aktudlis szovet homérséklet, vagy belsd szovettérfogat
atlagos hdmérséklete. A f, pedig a hdcseréld falon 1év9 kiilsé homérséklet, amit a modell 4ltaldban 310K, azaz
37°C testhdmérsékletként kezel, a kornyezd szovetek felé torténd hdvezetés szamitdsdndl. A héleadd w
falvastagsdg meghatdrozdsa téglalap esetében ((al2)+(bI2)+(Na*+bH))/3 képlet alapjan torténik. A kornyezd
szovetek felé valé g, J/s hédram meghatirozasdndl a S, m® hécsere feliilet a besugirzott szovettérfogat
paldstfeliiletét jelenti, ami a S,=((2ha)+(2hb))/10000 képletbdl kaphatd, kivéve az utolsé tumor rétegnél, ahol
ehhez még hozzdadddik a sugdrbelépési hatarfeliilettel szembeni hdcseréld feliilet is. A hiitott ranszdicer altal
elvitt J/s hdenergia esetén a falvastagsdg megegyezik a kezelt szovet mélységével m-ben, a hécsere feliilet pedig
a transzducer feliilettel, vagyis a kezelt szovettérfogat S feliiletével egyezik meg, azzal a kitétellel, hogy a
legfelso réteg esetében a hiit6feliilet sziikség esetén megvaltoztathat6 a transzddcer feliilettd] eltéré mértékire is.
A hitott transzducerrel elvitt ¢ hédram esetén a f; hdmérséklet minden réteg esetében a felette 1évo réteg
kontaminécids hatarfeliiletének hdmérsékletével egyezik meg a szdmitott el6tti idopillanatra. A vér 4ltal elvitt I,
J/s energia pedig a bevitt és az elszallitott energia kozotti kiilonbségbdl ered a I,=((¢;B,C,)-(310B,C})) képlet
szerint, ahol C, J/gK a vér fajhdje, ¢, pedig az aktudlisan kezelt szovettomeg dtlagos belsé hdmérséklete.

2.6. Komplex egyenlet

Az eddigiek figyelembevételével az ultrahangsugdrzas miatti hohatds az egyes szovetrétegekben a
kovetkez6 egyenletrendszer alapjan adddik, ahol b index a vér, ¢ pedig a szovet adatait mutatja:

dT/dr=(((2ouh; ((TinpusS)-(It-Thiaees) NI Cip Vi) + (20000 ((TinpuS)-16) CopVip)) [K/s]

szerint, ahol I, W/em? a szovet hatarfeliiletére érkezé akusztikai intenzitds értéke, amit, hogy a térfogatelembe
érkez$ Gsszes intenzitdssal szdmoljon a modell S, cm® sugérzési feliilettel szorozni kell. Az I,, J/s a kornyez
szovetek felé irdnyulé hddram, az I,;., J/s a hiitott transzddcer feliilet, illetve az aktudlis szovetréteg feletti
szovet hatarfeliilet felé torténd hdédram, I,, J/s a vér dltal elszdllitott hdenergia. A kezeléseket szinusz
hulldmokkal 1MHz frekvencidn végzi a modell, de a frekvencia mddosithatd, igy a, Np/cmMHz csillapitési
koefficiens médosul.

2.7. Alapadatok

Az egyenletrendszerekben szerepld legfébb fiiggetlen valtozok és értékeik a kovetkezOképpen
alakultak, az indexek alapjan: ¢, kerdmia; co, elektro-akusztikai csatolds; s, hdmszovet; m, izom; ¢, tumor; b, vér
szerint. Csillapitasi koefficiens: ,=0,24; a,=0,15; a,=0,085; 0,=0,019 Np/cmMHz; hangsebesség értékek:
¢c.=2220; ¢.,=6320; c=1720; c,=1566; c=1549; c,=1566 m/s; fajhd értékek: C,=3,66; C,=3,639; C=3,9;
C,=3,89 J/gK; hévezetd képesség értékek: 1,=0,37; 1,=0,55; 1,=0,545 J/msK; strtiség értékek: p.=7,6; p.,=2,7;
ps=1,01; p,=1,04; p=1,04; p,=1,06 g/cm3, B;=0,2; B;,=0,027; B;=0,25 ml/g;./min. A kezelés hdéhatdsat
befolydsolé paraméterek a kicsatolt 6sszes elektromos intenzitds, W; transzdicer szélesség és hossz, m; tumorra
irdnyitott transzdicerek szdma; egy transzducer hiitéfeliilete, mz; hiitofeliilet homérséklete, K; bor, izom, tumor
rétegvastagsagai, m; transzducer akusztikai hatdsfoka, % voltak.



3. Eredmények és értékelésiik

Legtobbszor a vér-tumor rendszerben 315K koriili hdmérséklet elérése és tartdsa a cél, az UH HT soran.
Amennyiben magas feliiletegységre esé intenzitds alkalmazasa torténik, feliileti hiités nélkiil, akkor lathatd, hogy
a bor-vér, sot esetenként az izom-vér rendszer is rendellenesen tilmelegedik, melynek hatdsdra hédenaturacid
alakulhat ki (3. 4dbra). A denaturacié elkeriillésére kiillonb6z6 mértéki elohUtés alkalmazhaté a
szovetrendszerekben, kiilonb6z6 nagysdgi hiit6feliiletekkel, illetve nagyobb szdmi tumorra irdnyitott,
alacsonyabb intenzitdsu transzducerrel (4. dbra).

H | P E RTE R M IA M O D E L — TEMPERATURE OF THE SKIN-BLOOD SYSTEM, K
—TEMPERATURE OF THE MUSCLE-BLOOD SYSTEM, K
OPERATOR WINDOW —TEL/IPERATURE OF THE TUMOUR-BLOOD SYSTEM, K
EMITTED ELECTRIC INTENSITY/TRANSDUGER, W 3 e
WIDENESS OF THE TRANSDUCERS (m) 0,01 g
LENGTH OF THE TRANSDUCERS (m) 0,01 o 3
TRANSDUCERS TARGETING THE TUMOUR (Pieces) 3 E i3
COOLING SURFACE/TRANSDUCER (m’) 1] £ a2
TERMPERATURE OF THE COOLING SURFACE (K) 30 ls 3115
DEPTH OF THE SKIN (m) 0,02 & an
DEPTH OF THE MUSCLE (m) 0,05 E
DEPTH OF THE TUMOUR (m) 0,01 § H0E
ELECTRO-ACOUSTICAL EFFICIENCY OF TR. (1, %) 50 L
CALC. ACOUSTICAL SURFACE INTENSITY (Wjcm’) 1,5 E B
PERFUSION RATE OF BLOOD, SKIN (Ml/ghssue/Min) 0,2 309
PERFUSION RATE OF BLOOD, MUSCLE (miigsdmin) 0,027 ! 0002000000 a000 5000
PERFUSION RATE OF BLOOD, TUMOUR (Ml/ghiss c/Min) 0,25 TREATMENT INTERVAL, s

3. Abra: Hodenaturaci6 a bor-vér rendszerben US HT soran

— TEMPERATURE OF THE SKIN-BLOOD SYSTEM, K

HIPERTERMIA MODEL

OPERATOR WINDOW
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— TEMPERATURE OF THE TUMOUR-BLOOD SYSTEM, K

EMITTED ELECTRIC INTENSITY/TRANSDUCER, W 48 v "
OF THE TRANSDUGERS (m) 0,01 u e
LENGTH OF THE TRANSDUCERS (m) 0,01 m LT S—
TRANSDUCERS TARGETING THE TUMOUR (Pieces) 7 E 7
COOLING SURFACE/TRANSDUCER (m’) 0,0005 ':E
TERMPERATURE OF THE COOLING SURFACE (K) 283 o "
DEPTH OF THE SKIN (m) 0,02 w 3
DEPTH OF THE MUSCLE (i) 0,05 n:: 10
DEPTH OF THE TUMOUR (m) 0,01 5
ELECTRO-ACOUSTICAL EFFICIENCY OF TR. {n, %) 50 [ o
CALC. ACOUSTICAL SURFACE INTENSITY (Wicm’) 24 E. 308
PERFUSION RATE OF BLOOD, SKIN (il/gisz../min) 0,2 P
PERFUSION RATE OF BLOOD, MUSCLE (Mlgisse/Min) 0,027 0 1000 2000 3000 4000 5000
PERFUSION RATE OF BLOOD, TUMOUR (Ml/gc../min) 0,25 TREATMENT INTERVAL, s

4. Abra: Tobb hiitott transzdicer idealis HT hatdsa
Lithat6, hogy nagyobb transzdicerszam, hiitéfeliilet €s 283K hiitéhdmérséklet hatdsdra pozitiv eredmény érhetd
el a fenti céllal. Tovabbd megfigyelhetd, hogy vastagok a modell szovetrétegek. Amennyiben idedlis esetet

tekintiink a szovetréteg vastagsdg tekintetében, tigy kisebb hiitfeliiletek, magasabb hiit6hémérséklet,
alacsonyabb transzduicerszdm és intenzitdsszintek is elegenddek a kivant iddintervallumi HT kezelésre (5. dbra).

— TEMPERATURE OF THE SKIN-BLOOD SYSTEM, K

H | P E RTE R M IA M O D E L — TEMPERATURE OF THE MUSCLE-BLOOD SYSTEM, K

— TEMPERATURE OF THE TUMOUR-BLOOD SYSTEM, K

OPERATOR WINDOW -
EMITTED ELECTRIC INTENSITY. w 22 x
WIDENESS OF THE TRANSDUCERS (m) 0,01 g o
LENGTH OF THE TRANSDUCERS (m) 0,01 P e
TRANSDUCERS TARGETING THE TUMOUR {Pieces) 3 E 213
COOLING SURFACE/TRANSDUCER (') 0,0001 H i
TERMPERATURE OF THE COOLING SURFACE (K) 300 ‘5
DEPTH OF THE SKIN (i) 0,005 o
DEPTH OF THE MUSCLE (m) 0,02 2 s
DEPTH OF THE TUMOUR (m) 0,01 é
ELECTRO-ACOUSTICAL EFFICIENCY OF TR. (n, %) 50 g
CALC. ACOUSTICAL SURFACE INTENSITY (Wicm’) 11 E E
PERFUSION RATE OF BLOOD, SKIN (Ml/ghssue/Min) 0,2 307
PERFUSION RATE OF BLOOD, MUSGLE (ilig=sus/min) 0,027 0 1000 2000 000 400 a0
PERFUSION RATE OF BLOOD, TUMOUR (Ml/ghi-c../min) 0.25 REATMENTINIERVACTS

5. Abra: Testfelszin-kozeli tumorok idedlis US HT kezelhetdségének bizonyitdsa
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