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Forschungsberichte aus dem
Institut fur Héchstfrequenztechnik und Elektronik (IHE)
der Universitat Karlsruhe (TH)

Vorwort des Herausgebers

Ein Patient, der heute zu einem generellen Check-up in eine Klinik geht, wird
erfahren, dass ein Grofteil der diagnostischen Untersuchungen mit Ultraschall
vorgenommen wird. Typisch hierfir sind Abbildungen von Herz, Gefalien, Niere,
Leber, Prostata, Brust und noch einiges weitere. Die moglichen raumlichen
Aufldsungen liegen bei unter einem Millimeter. Damit hat Ultraschall in den
vergangenen 20 Jahren einen regelrechten Siegeszug durch die Medizin
angetreten. Wo gibt es dann noch Probleme ?

In der von Herrn Liebler vorgelegten Dissertation wird nicht der diagnostische,
sondern der therapeutische Ultraschall untersucht. Dies heillt, dass extrem hohe
Schalldriicke bis in die GréRenordnung von 100 MPa eingesetzt werden. Diese
hohen Dricke und die damit verbundenen Unterdruckanteile haben eine
therapeutische Wirkung, fiihren jedoch im Vergleich zu diagnostischem Ultraschall
auch zu unerwilnschten Nebenwirkungen. Durch die unvermeidlichen, hohen
Unterdruckphasen entsteht Kavitation, d.h. es bilden sich Blaschen, deren
Auftreten und Verhalten Einfluss auf die biologische Wirkung der Ultraschallan-
wendung hat. Das Kavitationsverhalten kann bislang nicht kontrolliert werden. An
dieser Stelle setzt der neue wissenschaftliche Beitrag von Herrn Liebler an.
Systematisch werden die Ursachen und Wirkungen der Kavitation untersucht. Von
besonderem Wert fir zukilnftige Arbeiten und Anwendungen sind dabei die
prazisen Beschreibungen der Kavitation und insbesondere der Interaktion mit der
Schallausbreitung. Die Arbeit wird es ermdglichen, den therapeutischen
Ultraschall auf neuer Grundlage zu betrachten und auch ihm einen Siegeszug
durch die Medizin zu bereiten. Ich winsche allen Lesern eine interessante
Lektire.

Prof. Dr.-Ing. Dr. h.c. Dr.-Ing. E.h. Werner Wiesbeck
- Institutsleiter -
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Symbol- und Abkiirzungsverzeichnis

Konstanten

Kreiszahl Pi: 3,141 592653 6...

ks Boltzmann-Konstante: 1,380 6505 - 10723 JK~!
Na Avogadro-Konstante: 6,022 14199 - 102 mol !
Abkiirzungen

CwW Continuous Wave

DGL Differentialgleichung

DRP Dispersion-Relation-Preserving (die Dispersionsbeziehung erhal-
tend),

ESWL Extracorporeal Shock Wave Lithotripsy (Extrakorporale Stofiwel-
lenlithotripsie)

ESWT Extracorporeal Shock Wave Therapy (Extrakorporale Stofiwellen-
therapie)

FD Finite Difference (Finite Differenzen)

FDTD Finite Difference in Time Domain (FD im Zeitbereich)

FOPH Fiber Optic Probe Hydrophone (optisches Glasfaserhydrofon)

HIFU High Intensity Focused Ultrasound (hochintensiver fokussierter Ul-
traschall)

IHE Institut fiir Hochstfrequenztechnik und Elektronik der Universitit
Karlsruhe (TH)

RK Runge-Kutta

PCD Passive Cavitation Detector (passiver Kavitationsdetektor)

PDGL partielle Differentialgleichung

PVDF Polyvinylidenfluorid (piezoelektrischer Kunststoff)

PWR Pulswiederholrate (wird auch als Variablenname verwendet)

US Ultraschall
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Ruhedruck der Fliissigkeit, hydrostatischer Druck (in Pa)
akustischer Druck in der Flissigkeit (in Pa)

innerer Druck der Kavitationsblase (Summe aus Gas- und Dampf-
druck in der Blase) (in Pa)

Innendruck im Gleichgewichtszustand (in Pa)

Gasdruck (Gesamtdruck) in der Blase (in Pa)

Ruhe-Gasdruck (in Pa)

Dampfdruck in der Blase (in Pa)

Ruhe-Dampfdruck (in Pa)

Druck durch die Oberflichenspannung o (in Pa)

konstanter Druck in der die Kavitationsblase umgebenden Fliissig-
keit (in Pa)

Druck am Blasenrand (in Pa)

Vom US-Sender abgestrahlte akustische Leistung (in W)
Wahrscheinlichkeit einer Konfiguration des Blasen-
Fliissigkeitsgemisches

Wirme (in J)

Vektor mit geometrischen Quelltermen

radiale Raumkoordinate (in m)
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R Blasenradius (in m)

Ro Ruheradius, Gleichgewichtsradius (in m)

Re Residuum

Rax maximal erreichter Blasenradius (in m)

S Hilfsvariable bei der Berechnung der Warmeleitung innerhalb der
Blase (in W)

T Temperatur (in K)

T, Temperatur der Fliissigkeit (in K)

Th, Tw Transformationsvorschrift fiir eine harte bzw. weiche Randbedin-
gung

t Zeit (in s)

te Kollapszeit (in s)

U Vektor der mittleren Schnelle im Blasen-Fliissigkeitsgemisch (in
HlS_l)

Uy Vektor der Schnelle in der Gasphase (in ms™")

of Vektor der Schnelle in der Fliissigkeit (in ms™")

o Grundstrémung in der Fliissigkeit (in ms_l)

|te ]| max Maximalbetrag der Schallschnelle in der Fliissigkeit (in ms™")

U,y , Uy Schnellekomponente in normaler, bzw. tangentialer Richtung zur
Berandung (in ms™')

U Geschwindigkeit der Blasenwandbewegung (in ms™")

Upcp Spannungssignal an den Hydrofonen des PCD (in V)

Uw Spitzenwert der Spannung am Therapiesender (Wandlerspannung)
(in V)

w Vektor der Erhaltungsgréfen

w stellvertretend fiir eine Komponente aus

Wy stellvertretend fiir eine Grofie der Fliissigkeitsphase aus w

z Ortsvektor

Y beliebige zeitabhingige Funktion

y normierter Blasenradius

y transformierte radiale Raumkoordinate

Yj rdumliche Stiitzstellen beim spektralen Verfahren

z Raumkoordinate (in m)

Hoch- und Tiefindizes

kennzeichnend fiir die Gasphase betreffende Grofien
Laufindex
Laufindex
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L kennzeichnend fiir die Fliissigkeitsphase (Liquis) betreffende Gro-
fien

l Laufindex fiir diverse Koeffizienten der numerischen Schablonen

n diskreter Zeitindex

norm kennzeichnend fiir normierte Gréfen bei der Berechnung der Bla-

sendynamik






1 Einleitung

1.1 Ultraschall in der Medizin

Die weite Verbreitung von Ultraschall (US) in der Medizin basiert auf den einzig-
artigen Moglichkeiten, die der Ultraschall sowohl fiir die Diagnostik, als auch fiir
die Therapie bietet. In unzihligen Anwendungen hat sich gezeigt, dass akustische
Energie Weichteilgewebe gut durchdringen kann [JDR'03]. Dies ermoglicht es,
auch tief liegende Gewebestrukturen nichtinvasiv untersuchen und aufgrund der
guten Fokussierbarkeit von US lokal behandeln zu kénnen. Die verhdltnismafig
niedrigen Herstellungskosten von US-Geréten fiihren zu einer hohen Verfiigbarkeit
dieser Technologie. Nicht zuletzt aus diesem Grund gewinnt die Anwendung von
US in der modernen Medizin weiter an Bedeutung.

Die erste Anwendung von Ultraschall in der Medizin war therapeutischer Natur
[Haa00]. HARVEY und LooMis beobachteten 1928 die schidigende Wirkung von
Ultraschall auf Blutkdrperchen und folgerten daraus die prinzipielle Moglichkeit,
durch Ultraschalleinwirkung eine Verdnderung biologischen Gewebes zu erreichen
[HL28].

Heute ist der hochintensive therapeutische Ultraschall in vielfaltiger Weise in klini-
scher Anwendung oder Erprobung. Etabliert hat sich in der Urologie und der Ga-
stroenterologie die sog. Extrakorporale Stofwellen Lithotripsie (ESWL), mit der
seit 1980 erfolgreich Nieren-, Gallen-, Harnleiter- oder Pankreassteine behandelt
werden [Del00]. Hierbei wird von einem Ultraschallsender auferhalb des menschli-
chen Korpers ein hochintensiver US-Impuls abgestrahlt und auf den Stein im Kor-
perinneren fokussiert. Abhingig vom Erzeugungsprinzip des US-Impulses werden
dabei entweder schon sog. Stofwellen generiert (z.B. beim elektrohydraulischen
Prinzip) und iiber ein Reflektorsystem in die Behandlungsregion gebiindelt, oder
diese Stofiwellen treten aufgrund nichtlinearer Schallausbreitung erst in der Fo-
kusregion auf (z.B. beim piezoelektrischen Prinzip). Stofwellen im Bereich der
Lithotripsie sind gekennzeichnet durch Pulsdauern von wenigen Mikrosekunden
und Spitzendriicken von ca. 35-120 MPa [Del94]|, die von vergleichsweise geringen
Zuganteilen (Unterdriicken) gefolgt werden. Die Stofiwelleneinwirkung fiihrt durch
verschiedene mechanische Wirkungsmechanismen [Gro05| zu einer Fragmentation
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des Steinmaterials. Etwa 90% aller Nierensteine werden heute mit Hilfe der ex-
trakorporalen Lithotripsie nichtinvasiv behandelt [Eis03, Ueb03]. Damit stellt die
ESWL die bedeutendste Anwendung des therapeutischen Ultraschalls dar.

Ausgehend von der erfolgreichen Anwendung in der Lithotripsie werden seit den
90er Jahren Stofiwellen vermehrt in der Orthopédie und in der Traumatologie ein-
gesetzt [ADD"04]. Die als Extrakorporale StoRwellentherapie (ESWT) bezeichne-
te Therapieform kommt z. B. bei der Behandlung von schlecht oder nicht heilen-
den Knochenbriichen, Sehnen- und Sehnenansatzbeschwerden, sowie bei kalzifizie-
renden Verinderungen im Bereich der Schultern zum Einsatz [ADD" 04, FHD04,
Fur05, Rie03, RTMO05, Wes04].

Bei der ESWL und der ESWT werden hochintensive US-Impulse verwendet, die
eine direkte mechanische Wirkung z. B. auf Konkremente oder Weichteile ausiiben.
Thermische Wirkungen konnen hier meist vernachldssigt werden. Eine gezielte
Nutzung thermischer Effekte zur prizisen Gewebebehandlung wird bei der Fo-
kussierten Ultraschallchirurgie (FUS, engl. focused ultrasound surgery) [JDR 03],
auch als Ultraschall-Thermotherapie bezeichnet [Gin02], angestrebt. Von einem fo-
kussierenden, meist piezoelektrischen Ultraschallsender werden CW-Signale (CW,
engl. continuous wave) hoher Intensitit abgestrahlt und in das zu behandelnde
Zielvolumen gebiindelt. Die Absorption des Ultraschalls im Gewebe fiihrt zu einer
Temperaturerh6hung, die in der Fokusregion maximal wird. Ubersteigt die Tem-
peraturexposition eine gewisse Grenze kommt es zur Koagulation von Proteinen
und zu einer Gewebenekrose [JDR103]. Smtliche auf einer thermischen Wirkung
basierenden therapeutischen Anwendungen werden, in Anlehnung an den hierbei
applizierten hochintensiven, fokussierten Ultraschall, auch unter dem Begriff HIFU
(engl. high intensity focused ultrasound) zusammengefasst. Dies schlieft z. B. Ap-
plikationen im Bereich der Tumorzerstérung, Blutstillung oder Immuntherapie ein
[BKS™03]. Seit einigen Jahren wird die Therapie mit HIFU weltweit in klinischen
Studien erprobt. Die grofite Erfahrung mit inzwischen mehreren 1000 Patienten
wurde in Europa mit der Therapie der benignen Prostatahyperplasie und des Pro-
statakarzinoms gesammelt [CB03, JDR*03, TCO05]. Dariiber hinaus gibt es Un-
tersuchungen zur Behandlung solider Tumore der Brust, der Leber und der Niere
[HMKO05, HIRT01, WWC'04, BKST03].

Das medizinische und wissenschaftliche Interesse weitere Einsatzgebiete therapeu-
tischen Ultraschalls zu erschlieffen, ist in den letzten Jahren stetig gestiegen. Ver-
schiedene Gruppen arbeiten z. B. auf dem Gebiet der ultraschall-unterstiitzten Me-
dikamentengabe (drug delivery) [BKST03, OAIT03, SLM'03, SLS03], der unter
Ultraschalleinwirkung beschleunigten Thrombolyse [EF00], von therapeutischem
Ultraschall im Bereich der Physiotherapie [BML"99, DHHCO03] bis hin zur Be-
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handlung von angeborenen Pseudarthrosen [OMT™" 03], Angina pectoris [Wes04]
oder zur Wundheilung [Bru04] mit Stofwellen.

Bei vielen der oben genannten Therapieformen sind die genauen Wirkungsme-
chanismen noch unklar. Es besteht jedoch Ubereinstimmung darin, dass bei den
meisten, wenn nicht gar allen, Anwendungen therapeutischen Ultraschalls das dy-
namische Verhalten von Kavitationsblasen eine wesentliche Rolle spielt. Dies gilt
sowohl im Hinblick auf den therapeutisch erwiinschten Wirkungsmechanismus, als
auch in Bezug auf unerwiinschte Nebenwirkungen, wie die Zerstérung von gesun-
dem Korpergewebe oder von Blutgefifen [AJO05, BCET03, BCCT03, BKST03,
Chu02, Del95, KT98, MHB05, PPB*91, TFCT05, ZZZ01].

Der Einsatz von niederenergetischem Ultraschall in der medizinischen Diagnostik
wird allgemein als frei von Nebenwirkungen anerkannt [BHZ" 94, Jen01, JDLH96].
Grundsitzlich treten bei der Ausbreitung von Ultraschall in biologischem Gewebe
jedoch immer thermische und mechanische Wechselwirkungen auf, die in Abhén-
gigkeit etwa von der Intensitét, der Expositionszeit oder auch des Gewebetypes
zu reversiblen oder irreversiblen Gewebeverdnderungen fithren kénnen. Neben den
klassischen Darstellungsmethoden bieten moderne Ultraschallgerdte neue Verfah-
ren wie Doppler-US, 3D-US oder Harmonic Imaging an. Dies fiihrt zu einer zu-
nehmenden Ausgangsleistung diagnostischer Geréte, womit auch die Wahrschein-
lichkeit unerwiinschter Nebenwirkungen z.B. durch ultraschall-induzierte Kavi-
tation steigt [HDA96]. In zunehmendem Mafe werden fiir die Diagnostik sog.
Ultraschall-Kontrastmittel eingesetzt. Diese durch Nanohiillen stabilisierten Mikro-
blasen erhdhen ebenfalls die Wahrscheinlichkeit fiir das Auftreten von Kavitation
und damit verbundenen biologischen Effekten.

Ein wesentliches Ziel aktueller Forschungstitigkeit besteht daher weltweit in Unter-
suchungen zur gezielten Beeinflussung von Kavitationseffekten. Dies soll zu einer
effizienteren Anwendung bei gleichzeitiger Reduktion der Nebenwirkungen, bzw.
allgemein zur Klidrung offener Fragestellungen im Bereich der biologischen Wir-
kungsmechanismen fithren. Prinzipiell gelten hierbei fiir diagnostisch und thera-
peutisch eingesetzten US dieselben Uberlegungen. Aufgrund der deutlich komple-
xeren physikalischen Mechanismen bei der Anwendung hochintensiven Ultraschalls
schliefen Betrachtungen und Modelle zu therapeutischem US im Allg. diagnosti-
sche Anwendungen mit ein. In der vorliegenden Arbeit wird daher ausschlieflich
auf therapeutischen US eingegangen.
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1.2 Kavitation bei therapeutischen Ultraschallanwendungen

Unter Kavitation versteht man die Entstehung und Dynamik von gas- und/oder
dampfgefiillten Hohlriumen (Blasen) in einer Fliissigkeit infolge einer Druckab-
senkung. Werden diese Druckschwankungen durch eine Strémung hervorgerufen,
so spricht man von hydrodynamischer Kavitation. Kavitierende Strémungen sind
von hoher technischer Relevanz im Bereich hydraulischer Maschinen und Anla-
gen [Lan95]. Bei der akustischen Kavitation fithren schallwelleninduzierte Druck-
schwankungen zur Anregung von in der Fliissigkeit enthaltenen Blasenkeimen
(vergl. Abschnitt 3.1.1). In der vorliegenden Arbeit wird ausschlieflich die bei
therapeutischem Ultraschall auftretende akustische Kavitation betrachtet. Diese
wird weiter unterschieden in stabile Kavitation und transiente Kavitation.

Stabile Kavitation bezeichnet die kontinuierliche Oszillation von Blasen infolge al-
ternierender Druck- und Zuganteile eines Schallfeldes. Die Blase schwingt hierbei
um einen Gleichgewichtszustand und die Blasenoszillation erfolgt stabil iiber viele
Perioden des Schallfeldes [BHZ" 94, You89]. Aufgrund gerichteter Diffusionsvor-
génge konnen solche Blasen im Ultraschallfeld bis zu ihrem sog. Resonanzradius
anwachsen. Stabile Kavitation mit resonanten Blasenschwingungen in einer Flis-
sigkeit fiihrt zu Stromungseffekten um die pulsierende Blase und damit zu grofien
Scherkréften in der unmittelbaren Umgebung der Blase [LB82].

Im transienten Fall beschrénkt sich die Blasendynamik auf eine oder wenige Schwin-
gungsperioden der Blase. Als Blasendynamik wird hier allgemein die zeitliche Va-
riation des Blasenradius unter der Annahme einer sphirischen Blase definiert. Die
Blasen erfahren durch den Zuganteil eines Schallsignales eine starke Expansion.
Als Kriterium fiir das Auftreten transienter Kavitation wird allgemein ein maxi-
mal erreichter Radius, der das Doppelte des Anfangsradius iiberschreitet, angese-
hen [Chu05]. Unter dem Einfluss einer nachfolgenden Kompressionsphase und der
Oberflichenspannung bricht die Blase zusammen. Bei diesem Kollaps der Kavita-
tionsblase wird die bei der Expansion aufgenommene potentielle Energie rdumlich
stark konzentriert auf Bereiche mit Abmessungen in der Gréfenordnung von Mi-
krometern in kinetische Energie umgesetzt. Diese Energietransformation von einem
Schallfeld mit vergleichsweise geringer Energiedichte in eine kollabierende Blase
sehr hoher Energiedichte ist im stark nichtlinearen Prozess der Blasendynamik
begriindet. In der Kollapsphase kénnen extrem hohe Temperaturen und Driicke
innerhalb der Blase erreicht werden. Zusitzlich wird beim Kollaps eine Stofiwel-
le in die umgebende Fliissigkeit abgestrahlt. Das Auftreten von Kavitation ist ein
Schwellenwert-Phénomen, d. h. erst bei Unterschreiten einer bestimmten negativen
Druckamplitude kommt es zur Ausbildung von Kavitationsblasen [You89]. Die Ka-
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vitationsschwelle ist von vielen Parametern abhéngig, was eine genaue Vorhersage
der Kavitation und ihrer Art erschwert. Sie héngt sowohl von der Charakteristik
des Schallsignales, z. B. der Frequenz, Pulsdauer oder Pulswiederholrate, als auch
von den Eigenschaften des Mediums, der Konzentration sog. Kavitationskeime und
den Umgebungsbedingungen wie Temperatur und Umgebungsdruck ab [Chu05].

Gewebe Behandlungsregion

Fluidkopplun, 20
< _ & y o Kavitationsblasen

US-Sender

Abbildung 1.1: Typische Behandlungssituation bei Anwendungen therapeutischen Ul-
traschalls.

Eine typische Behandlungssituation bei Anwendungen therapeutischen Ultraschalls
ist in Abbildung 1.1 dargestellt. Von einem sphérischen US-Sender wird hochin-
tensiver Ultraschall abgestrahlt, im Allg. iiber eine Wasservorlaufstrecke in den
Korper eingekoppelt und in die zu behandelnde Geweberegion fokussiert. Durch
den Zuganteil des Schallsignales kénnen im Ausbreitungsweg befindliche Kavita-
tionskeime zu groflen Blasen aufgezogen werden. Beim Kollaps erfolgt eine lokale
Energieabgabe der Blasen an das umgebende Medium in Form abgestrahlter Stof-
wellen. Treten grofere Blasenansammlungen auf, so spricht man von Kavitations-
blasenwolken, bzw. Kavitationsblasenfeldern.

Kavitationsblasen wirken aufgrund des groffen Impedanzsprungs bei der Schallaus-
breitung als starke Streuobjekte. Durch die Energieabgabe des anregenden Schall-
feldes an die Blasen erfolgt eine zusidtzliche Dampfung der Schallausbreitung. Das
Auftreten von Kavitation kann bei HIFU-Anwendungen durch schallabschirmende
Wirkung zur unkontrollierten Entwicklung thermischer Nekrosen bzgl. deren Lage
und raumlicher Ausdehnung fithren. Damit besteht eine hohe Gefahr der Schi-
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digung gesunden Gewebes. Andererseits wirken Blasen in der Zielregion auch als
zusétzliche Warmequelle [HRO1] und sind im diagnostischen US gut detektierbar
[AKO04]. Sie erlauben somit eine gute Uberwachung der aktuell behandelten Region
wihrend der Therapie.

Die biologische Wirkung ultraschallinduzierter Kavitation beruht vor allem auf
Mikrostromungen in der Umgebung pulsierender Blasen und auf der Energie-
freisetzung beim Blasenkollaps, die eine Reihe von Sekundireffekten hervorruft.
Die mit der Mikrostromung verbundenen Scherkrifte konnen bei Zellen zu einer
Beeinflussung der Zellmembran, insbesondere der Membranpermeabilitdt fiithren
[Fri88, Jen01]. Beim Blasenkollaps in der Nihe einer Grenzfliche, z. B. einer Zell-
membran, tritt ein weiterer Effekt auf: die Ausbildung eines Fliissigkeitsjets. Dieser
Fliissigkeitsjet ist die Folge eines asymmetrischen Blasenkollapses und trifft mit
hoher Geschwindigkeit auf die Grenzfliche, was zu einer Punktion von Zellmem-
branen fiihren kann. Diese beiden Wirkungen werden als primére Mechanismen fiir
die ultraschall unterstiitzte Medikamentengabe angesehen [BKS*03, UDG02]. Bei
dieser Therapieform strebt man eine zeitweise Permeabilisierung von Zellmem-
branen durch Ultraschall (sog. Sonoporation) an, um z. B. toxische Molekiile in
das Zellinnere zu transferieren. Dieselben Wirkungsmechanismen kénnen, abhén-
gig von den Schallfeldparametern, jedoch auch zu einer vollstindigen Zerstérung
der Zellen fiihren.

Die beim Blasenkollaps umgesetzte Energie ist so hoch, dass lokal Temperatu-
ren von mehr als 10000 K entstehen [Fly82, Loh05]. Dies fiihrt zum Aufbrechen
von Molekiilbindungen und zur Bildung freier Radikale, die wie bei ionisierender
Strahlung gewebeschiidigend wirken [DSJ 99, Frigg].

In der Lithotripsie unterstiitzen kollabierende Kavitationsblasen, die sich an der
Oberflache von Nierensteinen befinden, durch Jetbildung und Aussendung von
Stoftwellen die Erosion des Nierensteines. Erfolgt der Blasenkollaps jedoch nicht
in der Nihe des Steines, sondern in umliegendem Gewebe, so werden mechanische
Schéden verursacht, die zum Zerreiften von Blutgefifien und damit zu Himatomen
in der Niere fiihren [Del95, ZZZ01].

Kavitation ist damit bei nahezu allen Applikationen therapeutischen Ultraschalls
sowohl Ursache fiir den erwiinschten biologischen Wirkungsmechanismus, als auch
fiir unerwiinschte Nebenwirkungen.
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1.3 Stand der Forschung und Aufgabenstellung

In den letzten Jahren wurde eine Vielzahl von experimentellen Arbeiten zur glo-
balen oder lokalen Beeinflussung von Kavitationseffekten bei therapeutischem US
publiziert. Dies gilt sowohl fiir die Lithotripsie, als auch fiir HIFU Anwendungen.
Ein Ansatz zur globalen Minimierung von Kavitation in der Lithotripsie ist die
Erh6hung des statischen Umgebungsdruckes. DELIUS [Del03] konnte zeigen, dass
schon ein leicht erhdhter statischer Uberdruck von ca. 0,1 MPa die mechanische
Zerstorung von Zellen drastisch reduziert. Nach der Passage eines Lithotripter-
pulses in der Fokusregion und dem heftigen Blasenkollaps von in dieser Region
befindlichen Kavitationsblasen, wirken die verbleibenden Gasblasen als Kavitati-
onskeime fiir einen nachfolgenden Schallpuls. Ein erhéhter Umgebungsdruck fiihrt
zu einer schnelleren Auflésung dieser Kavitationskeime durch Diffusion und da-
mit zu einer globalen Reduktion von Kavitationseffekten [CBC198, SKB102].
Abbildung 1.2 zeigt die Hochgeschwindigkeitsaufnahme eines Lithotripterpulses

Abbildung 1.2: Hochgeschwindigkeitsaufnahme eines Lithotripterpulses mit nachfolgen-
dem Kavitationsblasenfeld (aus [Ohl02]). Der Pfeil kennzeichnet die Ausbreitungsrichtung
der Welle.

mit nachfolgendem Kavitationsblasenfeld. Fiir eine vollstéindige Unterdriickung
der Kavitation muss der statische Uberdruck den Zuganteil des wirkenden Litho-
tripterpulses kompensieren [LMWJS01], was in der praktischen Anwendung nicht
durchfiithrbar ist. Ein mit dem Vorgang der Ausdiffusion von vorhandenen Kavi-
tationskeimen zusammenhéngender Parameter in der Therapie ist die Wiederhol-
rate der eingestrahlten Schallimpulse. Eine hohere Pulswiederholrate verstiarkt die
Kavitation [HJD98|. Im Laborexperiment und klinischen Studien konnte gezeigt
werden, dass niedrigere Pulswiederholraten signifikant die Steinfragmentation ver-
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bessern [PLLT01, PLL"02] und gleichzeitig Schiidigungen an der Niere verringern
[Del95].

Eine Moglichkeit der lokalen Kavitationskontrolle bietet die Variation der Signal-
form des wirkenden Schallimpulses. Durch die Verwendung von Burst-Schallpulsen
[RUZ88| mit hohen Zuganteilen und damit einer gezielten Verstirkung gewebe-
schidigender Kavitation in der Fokusregion konnte gezeigt werden, dass eine rein
mechanische Tumorzerstérung mit scharf abgegrenzten Lésionen erreicht werden
kann [IVW 198, PCAF06, TBA"97]. Eine Variation des wirkenden Schallsignales
kann auch durch die Uberlagerung zweier Pulse erreicht werden. Die von der ersten
Schallwelle erzeugten Kavitationsblasen werden dabei, je nach zeitlichem Versatz
des zweiten Schallsignales, entweder in ihrer Expansionsbewegung behindert, was
die radumliche und zeitliche Ausdehnung der Kavitationsblasen begrenzt, oder die
Kollapsphase dieser Blasen wird durch ein nachfolgendes Schallsignal verstérkt.
Untersuchungen zum Einfluss der Uberlagerung zweier Schallimpulse wurden so-
wohl mit elektromagnetischen [HDJ"99], piezolektrischen [LPFC02], als auch mit
elektrohydraulischen Lithotriptern [SBCO01, XZ00] durchgefiihrt. Dabei konnte im
Laborexperiment durch geeignete Signalvariation eine erhéhte Lokalisierung von
Kavitation in der Fokusregion bei gleichzeitiger Reduktion des Schidigungspoten-
tials auf Blutgefisse nachgewiesen werden [ZZ01, ZZ03, SBC03|. Bei der Mehrheit
dieser Arbeiten wurde eine Anderung des Kavitationsverhaltens aus indirekten Be-
obachtungen der Wirkung auf Zellen, Gefiffphantome oder Modellsteine geschlos-
sen. Eine der wenigen Arbeiten mit direkter Beobachtung des rdumlichen und
zeitlichen Verhaltens von Kavitationsblasen mit Hilfe von Hochgeschwindigkeits-
aufnahmen wurde von ARORA [Aro06] vorgestellt. Hier konnte im Laborversuch
gezeigt werden, dass durch die Variation der zeitlichen Uberlagerung zweier Schal-
limpulse Kavitation kontrolliert beeinflusst werden kann.

Zur Unterdriickung, bzw. kontrollierten Beeinflussung von Kavitation bei HIFU
Anwendungen gibt es, wie schon bei Anwendungen von Schallimpulsen, die Mog-
lichkeit der Erhshung des statischen Druckes [BCST01] oder der Variation der
Signalform [FHL98, FIS*95 ITYMO03, SGH04]. Eine weitere Option besteht in
der Erhchung von Kavitationskeimen durch Einbringen von US Kontrastmitteln.
Diese urspriinglich in der Diagnostik eingesetzten Kontrastmittel bestehen aus hiil-
lenstabilisierten Gasblasen mit Radien von einigen Mikrometern und werden in
der Zielregion platziert, um eine lokal erhchte Kavitation zu bewirken [KHMMO03,
REA06, TSHT03, UKHO1, UKS05]. Schlieflich bestehen Uberlegungen, Kavitation
gezielt zur Erzeugung tief liegender Nekrosen zu verwenden, indem bei der The-
rapie auftretende Blasenfelder als Impedanzbarriere genutzt werden. Gewebe, das
aus Sicht der Schallausbreitung hinter dem Blasenfeld liegt, wird damit geschont,
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wahrend vor dem Blasenfeld durch die Riickstreuung eine erhdhte Erwidrmung und
damit schnellere Zerstérung erfolgt [MCTCO04].

Diese experimentellen Arbeiten verdeutlichen das grundsidtzliche Potential einer
gezielten Steuerung von Kavitation bei therapeutischem US. Allerdings beruhen
die meisten Ansitze auf einfachen Uberlegungen zur linearen Uberlagerung von
Schallsignalen gekoppelt mit numerischen Untersuchungen zum dynamischen Ver-
halten einer einzelnen Kavitationsblase als Reaktion auf diese verédnderte Anre-
gung. Die Wirkung einer Parametervariation 14ft sich meist nur indirekt iiber eine
verénderte Fragmentation von Nierensteinen, mechanischer Schidigung von Zellen
und Gewebe oder den Auswirkungen auf thermisch erzeugte Nekrosen bestimmen.
Eine direkte Beobachtung der Wechselwirkungen von Schallfeld und Kavitation ist
aufgrund der rdumlich stark konzentrierten und zeitlich extrem schnell ablaufen-
den Vorgénge mit sehr hohem Aufwand verbunden, bzw. in vivo iiberhaupt nicht
moglich.

Eine grundlegende Voraussetzung fiir zukiinftige Entwicklungen zum kontrollierten
Einsatz von Kavitation ist ein erweitertes Verstindnis der Interaktionen zwischen
Schallausbreitung und Kavitationsblasen. Eine vollsténdige messtechnische Cha-
rakterisierung der physikalisch wirkenden Felder (Schallfeld, Blasenfeld) ist nahezu
unmdoglich. Numerische Modelle des gekoppelten Feldverhaltens stellen diese Infor-
mation rdumlich und zeitlich aufgelést zur Verfiigung.

Zum dynamischen Verhalten einer einzelnen Blase unter Einwirkung eines hoch-
intensiven Ultraschallsignales existiert eine Vielzahl von Arbeiten [HIMZ05]. In
den letzten Jahren wurden diese numerischen Modelle stetig erweitert. Neben
dem rein mechanischen Schwingungsverhalten kénnen mittlerweile auch thermi-
sche oder chemische Prozesse innerhalb der Blase [SS00], sowie asymmetrische
Blasenschwingungen und die Ausbildung von Fliissigkeitsjets berechnet werden
[BHRT97, GMDO05]. Diese komplexen Modelle haben wesentlich zum besseren Ver-
standnis des Schwingungsverhaltens einzelner Blasen und damit verbundener Se-
kundareffekte beigetragen. Bei therapeutischen Anwendungen ist jedoch im Allg.
nicht das Verhalten einer einzelnen Blase von Interesse, sondern die Dynamik eines
Blasenfeldes und die damit verbundene Wechselwirkung mit der Schallausbreitung.
Die Betrachtung einer einzelnen Blase auf einer mikroskopischen Skala muss da-
her in geeigneter Weise mit dem makroskopischen Prozess der Wellenausbreitung
verkniipft werden.

Ein mdglicher Ansatz, Kavitationseffekte in die Berechnung der Ultraschallaus-
breitung zu integrieren, besteht in einer Variation der physikalischen Parameter
des Ausbreitungsmediums in den Regionen, wo Kavitation erwartet wird. Die Bla-
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sen werden in diesem Fall als statische Streukorper betrachtet und das Blasen-
Flissigkeitsgemisch ~ als  homogenes  dispersives = Medium  modelliert
[CCGCO00, NPS93, WML195]. Der Nachteil dieser Betrachtung besteht in der sta-
tischen Modellierung der Kavitation und der Schwierigkeit, realistische Werte fiir
die physikalischen Parameter wie Dichte, Schallgeschwindigkeit oder Dadmpfung
des homogenen Mediums zu bestimmen. Weiterhin fehlt bei dieser Modellierung
die wechselseitige Kopplung, da vorhandene Blasen zwar die Schallausbreitung be-
einflussen, diese jedoch keinen Einfluss auf die Blasen ausiibt.

Ein alternativer Ansatz unter Einbeziehung der dynamischen Wechselwirkungen
besteht in der Beschreibung des Gasblasen-Fliissigkeitsgemisches als effektives Zwei-
Phasen-Medium. Sowohl fiir die Fliissigkeits-, als auch fiir die Gasphase werden die
nichtlinearen Gleichungen zur Erhaltung von Masse, Impuls und Energie angesetzt.
Uber eine geeignete Mittelung werden die Zustandsgrofen der einzelnen Phasen
miteinander verkniipft und die entsprechenden Groéfien fiir das Gemisch bestimmt.
In linearisierter Betrachtung lasst sich eine Wellengleichung herleiten, in welche die
Bewegungsgleichung der Gasphase als additiver dispersiver Term eingeht [NPS93].
Solche Verfahren werden hiufig zur Berechnung kavitierender Strémungen einge-
setzt [Lan95, Sch95]. Dabei treten eher moderate Blasenschwingungen auf, so dass
fiir die Berechnung der Blasendynamik Modelle unter Vernachlissigung der Kom-
pressibilitidt der Fliissigkeit ausreichend sind.

Diese Modelle sind bei Anwendungen hochintensiven Ultraschalls nicht geeignet.
Bei therapeutischem US miissen nichtlineare Schallausbreitungseffekte, sowie die
starke Expansionsbewegung und der heftige Blasenkollaps beriicksichtigt werden.
Hierfiir wurden bislang fast ausschliefilich Verfahren zur Beschreibung eindimensio-
naler Vorginge bei der Schallausbreitung in Stofrohren entwickelt [BG90, BW84,
KM96, MK96, ZP94a]. TANGUAY stellt in [Tan04] eine Erweiterung auf Anwendun-
gen therapeutischen Ultraschalls vor. Aufgrund der gewéhlten numerischen Um-
setzung bleibt dieses Modell jedoch auf Berechnungen fiir elektrohydraulische Li-
thotripter beschrankt.

Aus dem geschilderten Forschungsstand folgt direkt die Aufgabenstellung dieser
Arbeit. Es soll ein numerisches Verfahren entwickelt werden, das realititsnah die
Berechnung der komplexen, nichtlinearen Wechselwirkungen zwischen der Ausbrei-
tung hochintensiven Ultraschalls mit Kavitationsblasen erlaubt. Dieses Verfahren
soll erstmals sowohl fiir Anwendungen gepulsten Ultraschalls, als auch fiir CW-
US geeignet sein. Durch den Vergleich mit experimentellen Ergebnissen soll die
Giiltigkeit und Leistungsfahigkeit des Verfahrens gezeigt werden. Dabei soll so-
wohl der Einfluss von Kavitationsblasen auf die Schallausbreitung, als auch die
rdumliche und zeitliche Entwicklung des Blasenfeldes fiir unterschiedliche Thera-
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piesituationen betrachtet werden. Neben der Verifikation sind die sich aus dem
Modell ergebenden Optimierungsmoglichkeiten fiir die Therapie von besonderem
Interesse. Dies setzt eine entsprechende Flexibilitdt des Verfahrens in Bezug auf die
Variation der geometrischen Anordnung oder der verwendeten Signalformen vor-
aus. Nur so kann im Rahmen einer Weiterentwicklung von Therapiegerdten eine
realistische Prognose iiber das Kavitationsverhalten getroffen werden.

1.4 Losungsansatz und Gliederung der Arbeit

In Kapitel 1 werden aktuelle Applikationen von US in der Medizin und Maglich-
keiten fiir zukiinftige Anwendungen vorgestellt. Der Schwerpunkt liegt dabei auf
der Betrachtung therapeutischer Ultraschallanwendungen. Die enorme Bedeutung
der Kavitation als Ursache therapeutisch erwiinschter Wirkungsmechanismen, als
auch unerwiinschter Nebenwirkungen, erfordert ein erweitertes Verstindnis fiir die
dufierst komplexen Wechselwirkungen zwischen nichtlinearer US-Ausbreitung und
Kavitationsblasendynamik. Dies stellt die Motivation fiir die Entwicklung eines
Berechnungsverfahrens dar, welches Einblick in die physikalisch wirkenden Felder
gewdhrt und eine Prognose des Kavitationsverhaltens erlaubt.

Eine realitdtsnahe Beschreibung erfordert eine selbstkonsistente Modellierung der
Ultraschallausbreitung in kavitierenden Blasenfeldern. Die durch die Schallausbrei-
tung entstehenden Kavitationsblasen wirken auf den Ausbreitungsvorgang zuriick
und beeinflussen damit die weitere Dynamik der Kavitation selbst. Als Ansatz zur
Beschreibung des Gemisches aus Gasblasen und Fliissigkeit wird in dieser Arbeit
ein Zwei-Phasen-Modell gew#hlt. Die zeitliche Verdnderung der lokalen Blasendich-
te und der Blasenradien fiihrt zu einer Anderung des volumetrischen Gasanteils
im Gemisch. Der Gasanteil ist die physikalische Grofie, iiber welche das Modell zur
Dynamik einzelner Blasen mit der Schallausbreitung gekoppelt wird.

Das in Kapitel 2 vorgestellte mathematische Modell zur Beschreibung nichtlinearer
US-Ausbreitung im idealen Fluid stellt eine Erweiterung der Modelle von STEIGER
[Ste98] und GINTER [GLS'02, Gin02] dar. Es beschreibt die nichtlineare Ausbrei-
tung hochintensiver US-Signale in idealen, verlustfreien Fliissigkeiten. Dieses ma-
thematische Modell und die numerische Umsetzung mittels eines Finite-Differenzen
Verfahrens im Zeitbereich bilden die Grundlage fiir die spitere Beschreibung der
nichtlinearen Schallausbreitung in Blasen-Fliissigkeitsgemischen. Die verwendete
Formulierung in Erhaltungsform garantiert eine optimale Approximation sowohl
glatter Losungen, als auch der bei therapeutischem Ultraschall auftretenden schwa-
chen Stofwellen. In Abschnitt 2.3 werden die in dieser Arbeit verwendeten pie-
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zoelektrischen Schallsender vorgestellt. Die Giiltigkeit des nichtlinearen Ausbrei-
tungsmodells in reinem Fluid wird durch den Vergleich mit experimentellen Er-
gebnissen fiir die Schallfelder dieser Sender verifiziert.

Auf die Dynamik einer einzelnen Kavitationsblase unter Einwirkung therapeuti-
schen Ultraschalls wird in Kapitel 3 eingegangen. Die zeitliche Anderung des Bla-
senradius wirkt sich direkt auf die Zusammensetzung des Zwei-Phasen-Gemisches
aus. Eine moglichst korrekte Beschreibung der Einzelblasendynamik bildet damit
die Grundlage einer realitdtsnahen Modellierung des Gesamtsystems. Anhand von
typischen Drucksignalen bei therapeutischem US werden die Anforderungen an
das Einzelblasenmodell abgeleitet. In Abschnitt 3.3 wird eine effiziente numerische
Umsetzung der eindimensionalen Bewegungsgleichungen mit Hilfe eines adaptiven
Runge-Kutta-Verfahrens vorgestellt. Durch den Vergleich verschiedener eindimen-
sionaler Bewegungsgleichungen wird der Einfluss der Kompressibilitat der Flis-
sigkeit auf die Blasendynamik demonstriert (Abschnitt 3.4) und das fiir den vor-
liegenden Anwendungsfall erforderliche Modell bestimmt. Austauschprozesse zwi-
schen der Blase und dem umgebenden Fluid werden in Abschnitt 3.5 behandelt.
Der Einfluss dieser Vorgénge auf die Blasendynamik wird untersucht. Abschliefend
erfolgt in Abschnitt 3.6 eine Bewertung der vorgestellten Mechanismen. Aufterdem
werden die Moglichkeiten und Grenzen einer Integration in das Gesamtmodell auf-
gezeigt.

Nichtlineare US-Ausbreitung

< << ( \ Gesamtmodell
Kapitel 2) :

Einzelblasendynamik

el 4)

Kapitel 3)

Abbildung 1.3: Uberblick iiber das entwickelte Modell zur nichtlinearen US-Ausbreitung
in Blasen-Fliissigkeitsgemischen.
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Kapitel 4 behandelt die Modellierung der nichtlinearen Ultraschallausbreitung in
Blasen-Fliissigkeitsgemischen. Hierzu werden die Modelle aus Kapitel 2 und Kapi-
tel 3 zusammengefiihrt. Der grundlegende Aufbau des Gesamtmodells ist in Ab-
bildung 1.3 schematisch dargestellt. Es wird ein Verfahren entwickelt, bei dem
durch geeignete statistische bzw. volumetrische Mittelung die charakteristischen
Eigenschaften der einzelnen Blasen mit dem Vorgang der Wellenausbreitung ver-
kniipft werden. Das Gemisch aus Blasen und Fliissigkeit wird dabei, mit Hilfe einer
Eulerschen Beschreibungsweise, als effektives Ersatzfluid betrachtet. Bei dieser Be-
schreibungsweise wird der Blasenradius als kontinuierliche Feldgrofie aufgefasst und
beschreibt einen mittleren Blasenradius im betrachteten Volumen.

Die Verifikation des Gesamtmodells erfolgt in Kapitel 5. Durch den Vergleich von
Simulationsrechnungen und experimentellen Ergebnissen fiir unterschiedliche phy-
sikalische Messgrofien wird die Giiltigkeit des Verfahrens gezeigt. Erstmalig wird
fiir US-Sender der Einfluss von Kavitation auf das Fokusdrucksignal sowohl simula-
tiv, als auch durch Messungen demonstriert. Die numerischen und experimentellen
Resultate erlauben neben der Verifikation auch eine Analyse der Interaktion von
hochintensivem Ultraschall mit Kavitationsblasen. Die Ergebnisse dieser Analyse,
sowie die sich aus der gezielten Beeinflussung von Kavitationseffekten ergebenden
Ansidtze zur Therapieoptimierung werden in Kapitel 6 diskutiert.

Eine Zusammenfassung schliefit die vorliegende Arbeit ab.






2 Ausbreitung hochintensiven Ultraschalls im idealen
Fluid

Die Schallausbreitung ist, im Gegensatz zur Ausbreitung elektromagnetischer Wel-
len, stets an ein Medium gebunden. Im Rahmen dieser Arbeit wird ausschlieflich
die Schallausbreitung in Fliissigkeiten betrachtet. Diese werden als ideale Medien
angenommen, die eine Volumenelastizitét besitzen, in denen aber keinerlei Scher-
spannungen auftreten. Reale Fliissigkeiten haben zwar eine gewisse Scherelastizitét
und Scherviskositét, die dadurch auftretenden Scherwellen werden jedoch so stark
gedampft, dass sie praktisch nicht ausbreitungsfihig sind und fiir die Modellierung
der Wellenausbreitung nicht beriicksichtigt werden miissen [Sut84, S. 37]. Als einzi-
ger ausbreitungsfihiger Wellentyp sind damit in Fliissigkeiten Kompressionswellen
von longitudinalem Charakter von Bedeutung [Ste98, S.31]. Bei therapeutischem
US ist, neben der US-Wellenausbreitung in Wasser, die Ausbreitung in weichem
Korpergewebe von Interesse. Scherwellen sind auch in Weichgewebe nur von un-
tergeordneter Bedeutung [Ste98, S. 32]. Die Anwendung eines Fliissigkeitsmodells
zur Beschreibung der US-Ausbreitung ist damit gerechtfertigt.

Das in diesem Kapitel vorgestellte mathematische Modell zur Wellenausbreitung
und die numerische Umsetzung mit Hilfe eines Finite-Differenzen Verfahrens im
Zeitbereich (FDTD) stellt eine Erweiterung der Modelle von STEIGER [Ste98] und
GINTER [GLS™02, Gin02] dar. Es bildet die Grundlage fiir die spitere Beschrei-
bung der nichtlinearen Schallausbreitung in Blasen-Fliissigkeitsgemischen. In Ab-
schnitt 2.1 werden die in der Arbeit verwendeten nichtlinearen akustischen Mo-
dellgleichungen eingefiihrt. Die numerische Umsetzung dieser Gleichungen wird in
Abschnitt 2.2 vorgestellt. Auf eine detaillierte Herleitung der Modellgleichungen,
sowie des numerischen Verfahrens und Betrachtungen zur Giiltigkeit der verwende-
ten Methoden wird an dieser Stelle verzichtet und auf die Arbeiten [Ste98, GLS02,
Gin02] verwiesen. Die Verifikation des vorgestellten Verfahrens fiir unterschiedliche
Therapiesysteme in Abschnitt 2.3 schliefft das Kapitel ab.

Das nachfolgend beschriebene Modell setzt ein ideales verlustloses Fluid als Aus-
breitungsmedium voraus. In dieser Arbeit werden die US-Ausbreitung und Ka-
vitation unter Laborbedingungen mit Wasser als Ausbreitungsmedium betrach-
tet. Wasser kann in guter Naherung als ideal verlustlose Fliissigkeit angenommen

15
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werden. Zur Untersuchung der Schallausbreitung in Weichgewebe muss die fre-
quenzabhingige Gewebeddmpfung in den Zeitbereichsalgorithmus integriert wer-
den. Die Vorgehensweise fiir das vorgestellte FDTD-Verfahren ist ausfiihrlich in
[Gin02, LGDRO04] beschrieben.

2.1 Nichtlineare akustische Modellgleichungen

Den Ausgangspunkt fiir die Herleitung der nichtlinearen akustischen Gleichungen
bilden die hydrodynamischen Grundgleichungen zur Erhaltung von Masse und Im-
puls fiir ein ideales verlustfreies Fluid. Sie lauten unter Vernachléssigung externer
Krifte, wie der Gravitation, in differenzieller Form [HB9S]:

0 S

LAV (piir) = 0, (2.1)
O(petl, -
M +V- (pgugug) = —Vpe. (2.2)

ot

Hierbei reprasentieren p, die Dichte und p; den Druck in der Fliissigkeit (Index ¢ fiir
,Liquid®), sowie @, die Teilchengeschwindigkeit. In der vorliegenden Arbeit wird,
im Gegensatz zu den Modellen von STEIGER [Ste98] und GINTER [GLS™ 02, Gin02],
keine Approximation der Impulsgleichung durchgefiihrt, sondern die vollsténdige
Formulierung der Impulserhaltung aus Gl. 2.2 umgesetzt. Die Gleichungen 2.1 und
2.2 werden auch als Kontinuitits- und Bewegungsgleichung zur Beschreibung der
Wellenausbreitung endlicher Amplitude bezeichnet. Zur Berechnung der akusti-
schen Wellenausbreitung wird ein Stérungsansatz verwendet, bei dem die physika-
lischen Grofen Dichte, Druck und Geschwindigkeit in einen Gleichanteil (Ruhedich-
te peo, Ruhedruck pro, Grundstrémung ) und einen Wechselanteil (akustische
Dichte p¢, akustischer Druck p,, Schallschnelle i_ig) aufgespalten werden,

pe = peo+ pe, (2.3)
Pe = Dpeo+De,
@ = .

Die rein akustische Wellenausbreitung ist gekennzeichnet durch das Fehlen einer
Grundstrémung g. Setzt man den akustischen Ansatz aus Gl. 2.3 in die Erhal-
tungsgleichungen 2.1 und 2.2 ein, so ergeben sich die nichtlinearen akustischen

Gleichungen
p L
% + V- (peo + pe)iiy = 0, (2.4)
3, + pe)ile 5\ o 5
Moo +P)U] G (0 + po)itvie] = —Vie. (2.5)

ot



2.1 Nichtlineare akustische Modellgleichungen -17-

Dieses Gleichungssystem fiir die drei akustischen Feldgroften wird durch eine Zu-
standsgleichung p; = pe(pe) vervollstindigt, die den Zusammenhang zwischen
akustischem Druck p,; und akustischer Dichte p, beschreibt. Bisher existiert fiir
Fliissigkeiten keine theoretisch begriindete Zustandsgleichung in expliziter Form
[sut84, S.43]. Im Rahmen akustischer Fragestellungen wird, neben der empirisch
ermittelten Zustandsgleichung (Tait-Gleichung), hauptsichlich mit Zustandsglei-
chungen in Form einer Taylor-Reihenentwicklung um einen Gleichgewichtszustand
der Fliissigkeit gearbeitet. In idealen verlustfreien Fliissigkeiten stellt die US-Aus-
breitung einen adiabatischen Prozess dar, d.h. es findet kein Warmeaustausch
statt und die Entropie jedes Fliissigkeitsteilchens bleibt konstant. Die Annahme
einer isentropen Zustandsinderung fithrt bei Anwendung einer Reihenentwicklung
und Beriicksichtigung von Termen bis dritter Ordnung auf die Zustandsgleichung
[MO96]

- 2 ~ B C%o ~2 C C%o ~3
_ C o 2.6
be=cupet oy bt oa 02,7t (2.6)

mit B/A = (pio/ o) (8P /0p?)|oss C/A = (030/c30)(9°pe/Op) |y und der Schall-
geschwindigkeit c,o des Ausbreitungsmediums. ¢ ist die Ausbreitungsgeschwin-
digkeit einer Welle unendlich kleiner Amplitude [Sut84, S.75]. B/A und C/A wer-
den als akustische Nichtlinearitdtsparameter bezeichnet.

Die Vernachldssigung von Termen hoherer als erster Ordnung in den akustischen
Variablen p,, p, und u, fithrt auf die linearen akustischen Gleichungen

Ope .
gre o . 2.
en peoV - Ug (2.7)
Otly Ve
= 2 2.8
gn o (2.8)
pe = 03.0/515 . (2-9)

Die numerische Umsetzung sowohl des linearen, als auch des nichtlinearen Modelles
erlaubt, durch einen Vergleich der jeweiligen Simulationsergebnisse, die Bewertung
des Einflusses nichtlinearer Effekte auf die Schallausbreitung. Fiir Anwendungen
hochintensiven Ultraschalls hat sich gezeigt, dass eine lineare Modellierung unzu-
reichend ist [Gin00, GLDR00, KBR " 06, LGJR00, LGDR02].

Die nichtlinearen Glieder in den Gleichungen 2.4 und 2.5 driicken die Tatsache aus,
dass bei Wellen endlicher Amplitude die lokale Phasengeschwindigkeit amplituden-
abhiingig ist und sich von der ,Ortsgeschwindigkeit* cqo unterscheidet [Sut84, S. 76].
Die elastische Nichtlinearitét des Mediums, représentiert durch die Parameter B/A
und C'/A in Gl 2.6, verstirkt diesen Effekt. Punkte im Profil einer US-Welle, die
eine Kompression erfahren breiten sich mit einer Phasengeschwindigkeit grofier als
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ceo, Punkte in der Ausdehnungsphase mit einer Geschwindigkeit kleiner als ¢
aus. Dies fiihrt mit zunehmender Ausbreitung der Welle zu einer Verzerrung des
Wellenprofils, die oft auch als Aufsteilung bezeichnet wird. Die innere Reibung in
realen Medien wirkt diesem Prozess entgegen und fiihrt letztlich zur Ausbildung
sog. Stofwellen, die einem quasi-stabilen Zustand zwischen der nichtlinearen Auf-
steilung und der inneren Dissipation entsprechen [Gin02, S.17]. Das ideale Modell
der Gleichungen 2.4 bis 2.6 beriicksichtigt keine inneren Reibungsvorginge. Dies
fiihrt bei der Losung dieser Gleichungen zur Ausbildung einer unphysikalischen
Feldunstetigkeit. Damit verliert das auf partiellen Differentialgleichungen basie-
rende Modell der Wellenausbreitung in idealen Fluiden seine Giiltigkeit, weil die
zugrunde liegende Annahme der stetigen Differenzierbarkeit der Feldgrofen ver-
letzt wird. Die Dichte, der Druck, sowie die Normalenkomponente der Geschwindig-
keit erleiden an der Stofifront einen Sprung. Die Spriinge dieser Gréfien sind durch
die sog. Rankine-Hugoniot-Bedingungen [LL91, S. 32| miteinander verkniipft. Sie
beschreiben die physikalischen Gréfien, die auch an einer Feldunstetigkeit kontinu-
ierlich bleiben: Der Massefluss, der Impulsfluss und der Energiefluss. Das auf den
erwahnten partiellen Differentialgleichungen basierende mathematische Modell zur
Beschreibung der nichtlinearen US-Ausbreitung muss daher an Feldunstetigkeiten
um die Rankine-Hugoniot-Bedingungen erweitert werden. Im Folgenden wird eine
numerische Implementierung der Modellgleichungen vorgestellt, die diese Anforde-
rung erfiillt.

2.2 Numerische Umsetzung mit FDTD

Im Rahmen dieser Arbeit soll die Ausbreitung therapeutischer US-Signale fiir ty-
pische Anwendungen untersucht werden. Das gewdhlte numerische Verfahren muss
in der Lage sein, neben glatten Losungen der unter Abschnitt 2.1 vorgestellten
Gleichungen, auch die bei der nichtlinearen Schallausbreitung auftretenden Stof-
wellen korrekt zu approximieren. Um die Sprungbedingungen an einem Stoff mit
einem numerischen Verfahren zu erfiillen, muss eine Formulierung in Erhaltungs-
form vorliegen. Solche Verfahren besitzen die Erhaltungseigenschaften der inte-
gralen Ausgangsgleichungen und liefern damit auch die richtige Ausbreitungsge-
schwindigkeit der Stoffront (Lax-Wendroff-Theorem), die allgemein als schwache
Losung der PDGLn (PDGL = Partielle Differentialgleichung) aufgefasst werden
kann. Die Erhaltungsform des Verfahrens alleine garantiert jedoch nicht, dass nur
physikalisch sinnvolle Lésungen approximiert werden. Dies muss durch eine zusitz-
liche diskrete Entropiebedingung umgesetzt werden [LL91, Mun90], die sicherstellt,
dass die lokale Entropie beim Passieren einer Stoffront zunimmt. Das Verfahren
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muss dariiber hinaus in der Lage sein, sowohl die Ausbreitung kurzer US-Impulse,
als auch quasi-kontinuierlicher Signale zu berechnen. Zur Umsetzung des durch
die nichtlinearen akustischen Modellgleichungen aus Abschnitt 2.1 beschriebenen
hyperbolischen Problems der US-Wellenausbreitung bietet sich der Einsatz eines
Finite-Differenzen Verfahrens im Zeitbereich (FDTD) an. Neben der Flexibilitét
bzgl. der Signalform oder Therapieanordnung, die eine FDTD-Umsetzung bietet,
ist dadurch auch eine einfache Kopplung zum stark nichtlinearen Modell der Ka-
vitationsblasendynamik gegeben.

Zur Erzeugung therapeutischen Ultraschalls werden meist rotationssymmetrisch
aufgebaute Therapiesysteme angewandt. Die Umsetzung der Modellgleichungen er-
folgt daher in Zylinderkoordinaten. Die Annahme von Rotationssymmetrie fithrt zu
einer wesentlichen Vereinfachung der numerischen Implementierung und verringert
den Rechenaufwand. Fiir die Modellierung der US-Sender und der US-Ausbreitung
unter Laborbedingungen im Wasserbad, die hier im Wesentlichen untersucht wird,
stellt diese Betrachtung keine Einschrankung dar. Eine rotationssymmetrische An-
ordnung von Korpergewebe ist zwar irreal, kann aber in einem begrenzten Aus-
schnitt als eine giiltige Ndherung angesehen werden. Mit den Operatoren fiir den
Gradient von v und die Divergenz von ¢ in Zylinderkoordinaten
Ov Ov

Vo = (E’E) , (2.10)
10(rv.)  Ov. v  Ovr  Ov.
r or 8z_7+37“+82’
erhilt man aus dem System der gekoppelten partiellen Differentialgleichungen 2.4
und 2.5 fiir den Vektor & der Erhaltungsgréflen Massestrom und Impulsstrom

V.-v

(2.11)

ow(r,z,t)  OF (@) OF*(@) =
= 2.12
o o tTa @ (2.12)
mit
Iz
W= (peo + pe)ue, )
(peo + pe)ue,
. (peo + Pe)ue, ~ (peo + pe)ue,
Fr=1| p+(pw+poui, |, F*'= (peo + pe)ue, ug, ,
(peo + pe)ue. ue, Pe + (peo + pe)ui,
_ (peo + pe)ue,
LN
g= ~ (peo + pe)ua, . (2.13)

r
(peo + pe)ug, ue,
T
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Die zeitliche Anderung der Erhaltungsgrofen o ergibt sich aus der Summe der
riumlich differenzierten Fliisse F” und F~, sowie aus den geometrischen Quell-
termen @. Die Einhaltung des Lax-Wendroff-Theorems durch die Formulierung in
Erhaltungsform garantiert die korrekte Berechnung der Ausbreitungsgeschwindig-
keit einer diskontinuierlichen schwachen Lésung, unabhéngig von der gewihlten
Diskretisierung. Um die richtige Amplitude einer Stofiwelle zu erhalten, muss die
Diskretisierung des Verfahrens so gewihlt werden, dass die Stoffront noch ausrei-
chend aufgelost wird [Gin02]. Die Umsetzung der unter Abschnitt 2.1 erwidhnten
Entropiebedingung zur Garantie einer physikalisch sinnvollen Lsung wird durch
den Einbau eines zusétzlichen kiinstlichen Viskositétsterms erreicht. Das endgiilti-
ge Gleichungssystem in Erhaltungsform lautet damit

W (r, z,t) +8ﬁf(w) +aﬁ2(w) - @ %%

ot or 5, @ MNgE T HNGE (2.14)

mit pn als kiinstlicher Viskositét. Die mathematische Formulierung aus Gl. 2.14
garantiert mit der nun folgenden numerischen Umsetzung die korrekte Beschrei-
bung sowohl akustisch glatter, als auch diskontinuierlicher Losungen.

Beim FDTD-Verfahren werden die kontinuierlichen Differentialoperatoren durch
Differenzenoperatoren approximiert. Das Berechnungsgebiet wird durch ein, im
vorliegenden Fall dquidistantes, rdumliches Gitter mit der Maschenweite Az =
Ar = Az diskretisiert. Die Approximation der Lésung w(r, z,t) in den Gitter-
punkten (rp = kAz, z; = jAz) erfolgt zu diskreten Zeiten t" = nAt. Das Ziel des
Verfahrens ist es, ausgehend von einer bekannten Anfangsverteilung ng, unter
Beriicksichtigung der Randbedingungen an den Rindern des Rechengebietes die
numerische Losung  ; im Punkt (g, z;) zum Zeitpunkt ¢" zu ermitteln.

In dieser Arbeit wird hierfiir ein explizites FDTD-Verfahren gew#hlt. Die neue L6-

sung u“)ZJ]rl zum Zeitpunkt t"** héingt dabei nur von bekannter Information zu den

diskreten Zeiten ¢, "1, "2

, ... ab. Ein expliziter Algorithmus bietet im Vergleich
zu impliziten Verfahren vor allem Vorteile bei der Losung nichtlinearer Modelle.
Weiterhin soll im Gesamtmodell eine Kopplung zwischen der Berechnung der US-
Ausbreitung und der Kavitationsblasendynamik erfolgen (siehe auch Kapitel 4),
was fiir ein implizites Verfahren die Losung eines zeitvariablen Gleichungssystemes
zur Folge hitte. Eine detaillierte Betrachtung der verschiedenen moglichen numeri-
schen Losungsverfahren fiir den vorliegenden Anwendungsfall, mit ihren Vor- und

Nachteilen, ist in [Ste98] gegeben.

Die Genauigkeit der Losungsapproximation héngt wesentlich von der rdumlichen
Diskretisierung ab. Die Diskretisierung muss so gewidhlt werden, dass alle geome-
trischen Strukturen, sowie die im Gitter darzustellende Losungsfunktion, ausrei-
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chend aufgel6st werden konnen. Auch die Giite der Approximation der Differential-
operatoren durch Differenzenausdriicke héingt von der gewdhlten rdumlichen und
zeitlichen Schrittweite ab. Eine nicht ausreichende Diskretisierung kann zu uner-
wiinschten numerischen Artefakten, wie numerischer Ddmpfung und numerischer
Dispersion fiihren, welche die Losung verfilschen. Ein beliebig feines Rechengitter
ist aufgrund begrenzter Rechenkapazitéten und einer endlichen Zahlengenauigkeit
jedoch nicht méglich. Die Giite der FDTD-Approximation kann bei konstanter
Diskretisierung durch den Einsatz von Differenzenverfahren hoherer Ordnung ver-
bessert werden. Zur diskreten Approximation der rdumlichen Differentiation wird
daher ein Verfahren sechster Ordnung verwendet, die zeitliche Integration erfolgt
iiber vier Zeitebenen. Die Differenzenquotienten, wie sie bei der Losung von Gl. 2.14
auftreten, ergeben sich damit zu

3
8](;(;) ~ ﬁ Z arf(x + LAZ), (2.15)

{=-3

=3
f(t+ At) = f(t) + AthgW

£=0

. (2.16)

Fiir die geeignete Bestimmung der Gewichtskoeffizienten a, und b, stehen mehrere
Methoden zur Verfiigung. Hier wird die von STEIGER [Ste98] und GINTER [Gin02]
vorgeschlagene Kombination aus Entwurfsverfahren im Frequenzbereich und mit
einer Taylor-Entwicklung, mit den daraus resultierenden Schablonen, {ibernom-
men. Dieser Entwurf verkniipft die Konsistenz des Taylorverfahrens mit der breit-
bandigen Approximation der analytischen Dispersionsbeziehung im Frequenzbe-
reich und wird daher auch als DRP-Verfahren (DRP = dispersion relation preser-
ving) bezeichnet. Eine ausfiihrliche Bewertung des Entwurfsverfahrens ist in [Ste98]
gegeben. Neben der Konsistenz eines Verfahrens, die gleichbedeutend mit der Aus-
sage ist, dass der lokale Diskretisierungsfehler mit verschwindender Maschenweite
(Az — 0, At — 0) gegen Null geht [Mun90] und damit das Néherungsverfahren
eine tatsdchliche Approximation des physikalischen Ausgangsproblems darstellt,
spielt die Stabilitdt des Verfahrens eine entscheidende Rolle.

Ein explizites Verfahren zeigt, im Gegensatz zu impliziten, keine unbedingte Stabi-
litdt. Zur Gewahrleistung der Stabilitdt muss zur Losung hyperbolischer Gleichun-
gen die Courant-Friedrichs-Levy (CFL) Bedingung eingehalten werden [LV92]. Sie
fordert, dass der numerische Abh#ngigkeitsbereich den physikalischen iiberdecken
muss [Mun90] und garantiert dadurch, dass samtliche Information vom Zeitpunkt
t", die auch physikalisch zur Lisung zum Zeitpunkt t"*' beitragen wiirde, in
die numerische Approximation eingeht. Die CFL-Bedingung fiihrt zu einer festen
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Kopplung zwischen rdumlicher und zeitlicher Diskretisierung

C‘z—it = . (2.17)
Bei einem Verfahren hoher Ordnung in zwei Dimensionen wird die Courantzahl
~ durch die verwendeten numerischen Schablonen und die maximal auftretende
Machzahl M = |t¢|max/ceo bestimmt. Mit dem verwendeten DRP-Verfahren ergibt
sich fiir Anwendungen therapeutischen Ultraschalls (M < 0,2 , [Gin02, Sut84]) eine
maximal zuldssige Courantzahl von v = 0,15 [Gin02].

2.2.1 Randbedingungen

Neben einer bekannten Anfangsverteilung gehen in die numerische Losung der
Problemstellung Bedingungen ein, die am Rand des Rechengebietes erfiillt werden
miissen. Bei der US-Ausbreitung fiir therapeutische Anwendungen muss das Ver-
fahren in der Lage sein, unterschiedliche Randbedingungen numerisch umzusetzen.
Die Einstrahlung des Schallsignales in das Rechengebiet erfolgt iiber eine Sender-
randbedingung. Die abstrahlende Senderfléiche selbst mit ihrer mechanischen Hal-
terung kann im Allg. als schallhart (auch als ideal hart bezeichnet) angenommen
werden. Eine ideal harte Randbedingung stellt die Symmetrieachse der rotations-
symmetrischen Anordnung dar. Zur Begrenzung des Rechengebietes, und damit des
numerischen Aufwandes, werden weiterhin sog. absorbierende Randbedingungen
bendtigt. Sie stellen eine Berandung des Rechengebietes dar, die keine Riickwir-
kung auf die Losung innerhalb des Rechengebietes haben darf und als physikalische
Begrenzung nicht existiert.

Eine akustisch ideal harte Berandung wird nicht deformiert, folglich verschwindet
die Normalenkomponente der Schallschnelle u,,, ebenso wie die Normalenableitung
des Schalldruckes p, an der Berandungsfliche:

o _
" dn

Entsprechend ist an einer ideal weichen Berandung kein Druckaufbau méglich:

ug, =0 0. (2.18)

Oug,,
on

Die ideal harten und ideal weichen Randbedingungen werden numerisch mit einer
Spiegelpunktmethode umgesetzt. Dabei wird das Rechengebiet um drei Hilfspunk-
te (Spiegelpunkte) erweitert, deren Werte iiber eine Transformationsvorschrift 7'
aus den Punkten im Recheninneren bestimmt werden. Damit kann die rdumliche
Diskretisierung bis an den Rand des Rechengebietes mit der vollen DRP-Schablone

=0 ,p=0. (2.19)
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durchgefiihrt werden und die Qualitdt der numerischen Approximation bleibt auch
am Rand erhalten. Mit den Komponenten des Schnellevektors normal w, und
tangential uy, zur betrachteten Oberfliche ergibt sich fiir die Transformationsvor-
schrift T}, (Tw) fiir eine harte (weiche) Randbedingung (5, verhilt sich analog zu

Pe):

De De De —Pe
Th : Ug,, — —ug, , Tw: Ug,, — Ug,, (2.20)
Uy Uy, Ugy Ugy

Neben diesen Bedingungen fiir die Feldgrofen selbst ergeben sich durch die Formu-
lierung in Erhaltungsform auch Kombinationen der Feldgrofen, die entsprechend
behandelt werden

(peo + pe)ue, —(peo + pe)ue,
Ty : (peo + pe)ue, ue, — —(peo + pe)ue, ue, ,
De + (peo + Pe)ue, ve, De — (peo + Pe)ue, ve,
(peo + pe)ue, (peo — pe)ue,
Tw: (peo + pe)ue, ue, — (peo — pe)ue, we, . (2.21)
De + (peo + pe)ue, ue, —Pe + (peo — pe)ue, ue,

Fiir die Implementierung der Senderrandbedingung, sowie der absorbierenden Rand-
bedingung, wird eine Formulierung der nichtlinearen akustischen Gleichungen in
charakteristischer Form angewandt. Diese erlaubt die getrennte Beeinflussung von
ins Rechengebiet ein- und auslaufenden Wellenanteilen. Die Umsetzung erfolgt
analog zur Darstellung in [GLS"02, Gin02].

2.3 Schallausbreitung am Beispiel typischer Therapiegerite

Im Folgenden sollen die im Rahmen dieser Arbeit verwendeten selbstfokussierenden
US-Therapiesender vorgestellt werden. Dabei werden die drei wichtigsten Anwen-
dungsgebiete therapeutischen Ultraschalls, die ESWL, die ESWT, sowie HIFU-
Anwendungen jeweils durch einen Sender reprisentiert. Alle hier eingesetzten US-
Sender arbeiten nach dem piezoelektrischen Prinzip und sind als sog. Composite-
Strukturen aufgebaut. Die Charakterisierung der verwendeten US-Sender anhand
der akustischen Vermessung bzw. numerischen Simulation der Schallfelder dient
der Verifikation des in diesem Kapitel vorgestellten Ausbreitungsmodells. Dariiber
hinaus werden aus den hier vorgestellten US-Signalen in Kapitel 3 die Anforde-
rungen fiir das Simulationsmodell zur Berechnung der Blasendynamik abgeleitet.
Die Verifikation des Gesamtmodells einschlieflich Kavitation in Kapitel 5 erfolgt
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ebenfalls unter Verwendung der drei hier betrachteten US-Sender. Samtliche vor-
gestellten Druckmessungen wurden mit einem optischen Glasfaserhydrofon (vergl.
Abschnitt 5.1.1) durchgefiihrt.

2.3.1 Lithotripter

Das Design des verwendeten piezoelektrischen Lithotripters basiert auf der Anord-
nung von einigen hundert einzelnen zylindrischen Piezokeramiken in einer Mo-
saikstruktur auf einem Aluminiumtriger. Zur mechanischen Stabilisierung und

‘Wasser

194mm ———

{_US-Sender :

diagn! US-Scanner

Abbildung 2.1: Geometrie des piezoelektrischen Lithotripters.

elektrischen Isolation sind die einzelnen piezoelektrischen Elemente in Epoxid-
harz eingegossen [DR01]. Bei neueren Schallsendern, wie in dieser Arbeit verwen-
det, werden zur Erhéhung der Druckamplitude bei gleichzeitiger Reduzierung der
Baugrofe die Piezokeramiken auf beiden Seiten des Aluminiumtrégers aufgebracht
[DKBR00, RDKO01]. Der US-Sender wird von einem Hochspannungsimpulsgenera-
tor angesteuert, der auf einer getriggerten Kondensatorentladung basiert [DR03].
Bei doppelflichiger Anordnung werden die beiden piezoelektrischen Strukturen mit
einem zeitlichen Versatz (Delay) genau so angesteuert, dass sich die beiden Ein-
zelpulse an der Senderoberfliche konstruktiv iiberlagern. Die Schallabstrahlung
erfolgt in Wasser. Abbildung 2.1 zeigt den geometrischen Aufbau fiir den Lithotrip-
ter. In Abbildung 2.2 ist das an der Senderoberfliche gemessene Druck-Zeitsignal
dargestellt. Bei der Simulation wurde dieses Drucksignal als Eingangssignal von der
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Senderoberfliche abgestrahlt. Die mit der nichtlinearen Schallausbreitung verbun-

0 5 10 15
t (ps)

Abbildung 2.2: Druck-Zeitsignal an der Senderoberfliche des Lithotripters (Messung).

denen Aufsteilungseffekte bewirken in der Fokusregion die Ausbildung von Stof-
wellen. In Abbildung 2.3 sind die gemessenen und berechneten Druck-Zeitsignale
im akustischen Fokus des Lithotripters dargestellt. Zur Verdeutlichung der Not-

100}t e Messu.ng . - i
— nichtlineare Simulation
- - -lineare Simulation
80+ § 1
. 60f 1
<
[
2 40
S,
20
0
-20 - :
130 135 140 145
t (us)

Abbildung 2.3: Druck-Zeitsignale im akustischen Fokus des Lithotripters.

wendigkeit einer Beriicksichtigung nichtlinearer Ausbreitungseffekte ist, neben der
nichtlinearen Simulation, auch das Ergebnis einer linearen Rechnung gezeigt. Bei
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(a) Axiale Amplitudenverteilung. (b) Radiale Amplitudenverteilung.

Abbildung 2.4: Lithotripter: Verteilung der Druckamplituden auf der Rotationsachse
und in der Fokusebene. Vergleich zwischen nichtlinearer Simulation (—) und Messung

(+)-

der linearen Rechnung wurden sdmtliche Terme hoher als erste Ordnung in den in
Abschnitt 2.1 vorgestellten akustischen Gleichungen vernachlissigt. Die mit dem
nichtlinearen Modell berechnete Kurve approximiert die Messung sehr gut. Alle
charakteristischen Eigenschaften des Drucksignales wie maximale und minimale
Amplituden, Anstiegszeit, Pulsbreite und Pulsdauer werden zuverléssig berechnet.
Im Gegensatz dazu kann mit einem linearen Modell keiner dieser Parameter richtig
wiedergegeben werden. In Abbildung 2.4 sind die axialen und radialen Verteilungen
der Druckamplituden aufgetragen. Auch hier zeigt sich eine sehr gute Ubereinstim-
mung zwischen nichtlinearer Simulation und Messung. Damit kénnen auch die aus
diesen Verteilungen abgeleiteten international genormten [IEC98| therapierelevan-
ten Parameter, wie die -6dB-Fokusabmessungen und Energiegrofien, in sehr guter
Né&herung mit Hilfe des vorgestellten Berechnungsverfahrens ermittelt werden. Die
Simulationen wurden unter der Voraussetzung eines idealen verlustlosen Fluids
als Ausbreitungsmedium durchgefiihrt. Ein Einfluss von Kavitationsblasen auf die
Schallausbreitung ist in der Berechnung nicht beriicksichtigt. Die verifizierenden
Messungen wurden daher zur Reduktion des mdglichen Einflusses von Kavitati-
onsblasen alle in entgastem Leitungswasser unter Zugabe von Essigsdure (ca. 2%
Volumenkonz., vergl. Abschnitt 3.1.1) durchgefiihrt.
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2.3.2 Wandler fiir die ESWT

Der US-Wandler fiir die ESWT gleicht im prinzipiellen mechanischen Aufbau und
der Hochspannungsansteuerung dem piezoelektrischen Lithotripter. Im Bereich or-

Abbildung 2.5: Geometrie des ESWT-Wandlers.

thopadischer Anwendungen werden jedoch deutlich geringere Eindringtiefen als in
der Lithotripsie bendtigt. Dies fiihrt zu kleinen, kompakten US-Sendern fiir die

ESWT.

0 2 4 6 8 10 12 14
t (us)
Abbildung 2.6: Druck-Zeitsignal an der Senderoberfliche des ESWT-Wandlers (Mes-

sung).

Die Geometrie des in dieser Arbeit verwendeten Wandlers ist in Abbildung 2.5
dargestellt. Die Abbildungen 2.6 und 2.7 zeigen wiederum die an der Senderober-
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Abbildung 2.7: Druck-Zeitsignal im Fokus des ESWT-Wandlers.

(=]
o
D
o

Pmax,min (MPa)
=~
[e=]
Pmax,min (MPa)
I
[e=]

20 20
0 0
20 -20 | heeR |
35 40 45 50 55 60 65 3 2 1 0 1 2 3
z (mm) r (mm)
(a) Axiale Amplitudenverteilung. (b) Radiale Amplitudenverteilung.

Abbildung 2.8: ESWT-Wandler: Verteilung der Druckamplituden auf der Rotationsach-
se und in der Fokusebene. Vergleich zwischen nichtlinearer Simulation (—) und Messung

(+)-
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fliche und im akustischen Fokus gemessenen bzw. berechneten Druck-Zeitverldufe.
Die sehr gute Approximation des zeitlichen Druckverlaufes der Messung durch die
nichtlineare Simulation unterstreicht erneut die hohe Qualitit des Berechnungs-
verfahrens. Die Amplitudenverteilungen in Abbildung 2.8 verifizieren ebenfalls das
vorgestellte Modell. Zur Reduktion des Einflusses von Kavitationsblasen wurden
auch hier alle Messungen in entgastem Leitungswasser unter Zugabe von Essigsdure
durchgefiihrt.

2.3.3 HIFU-Wandler

Im Gegensatz zu den piezoelektrischen Pulsschallsendern besteht der im Rahmen
dieser Arbeit entwickelte CW-Wandler fiir HIFU Anwendungen aus einer einflé-
chigen piezoelektrischen Mosaikanordnung. Der geometrische Aufbau ist in Abbil-
dung 2.9 dargestellt. Der Sender wird bei der Resonanzfrequenz der Piezokerami-

US-Sender

Abbildung 2.9: Geometrie des HIFU-Wandlers.

ken, die sich aus der Héhe der einzelnen Elemente ergibt, betrieben [Tho03]. Bei
der praktischen Anwendung werden zur Gewebeerhitzung sog. CW-Burstsignale
mit Signaldauern von einigen 100 Mikrosekunden bis einigen Sekunden einge-
setzt [BKST03, KBR'06]. Die Ansteuerung des Senders erfolgt im vorliegenden
Fall mit dem von einem Funktionsgenerator erzeugten CW-Burst der Frequenz
f = 985kHz, iiber einen Verstérker und ein passives Netzwerk zur Impedanzanpas-
sung. Mit dem im Rahmen dieser Arbeit zur Verfiigung stehenden Aufbau kénnen
Signale mit einer akustischen Leistung bis 100 W abgestrahlt werden. Der Wandler
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Abbildung 2.10: Druck-Zeitsignal im Fokus des HIFU-Wandlers.

15 15

£ 10 £ 10
=) =

< B < B
g g

§ 0 o5 o0
S S

-5 -5

10 10

70 75 80 85 90 95 100
z (mm) r (mm)
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Abbildung 2.11: HIFU-Wandler: Verteilung der Druckamplituden auf der Rotationsach-
se und in der Fokusebene. Vergleich zwischen nichtlinearer Simulation (—) und Messung

(+)-
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hat einen Wirkungsgrad von ca. 45 % [Jun05]. In Abbildung 2.10 sind die gemesse-
nen und berechneten Druck-Zeitsignale im akustischen Fokus des HIFU-Wandlers
fiir eine abgestrahlte akustische Leistung von 90 W gezeigt. Die nichtlineare Si-
mulation gibt die Aufsteilung des sinusférmigen Signales sehr gut wieder. Auch
die mit nichtlinearen Ausbreitungseffekten verbundene Reduktion des Zuganteiles
wird korrekt berechnet. Ein Vergleich mit einer linearen Rechnung zeigt auch hier
die Notwendigkeit, diese nichtlinearen Effekte zu beriicksichtigen. Die Verifikation
des vorgestellten Berechnungsverfahrens zur nichtlinearen Schallausbreitung wird
mit dem Vergleich der Amplitudenverteilungen in Abbildung 2.11 fiir den Fall
kontinuierlicher Schallsignale abgeschlossen.






3 Dynamik einer Kavitationsblase unter Einwirkung
hochintensiven Ultraschalls

Das in dieser Arbeit entwickelte Gesamtmodell zur Ausbreitung therapeutischen
Ultraschalls in einem Blasen-Fliissigkeitsgemisch (vergl. Kapitel 4) muss in der
Lage sein, die anwendungsbezogenen Problemstellungen in einer annehmbaren
Rechenzeit zu 16sen. Das Schwingungsverhalten und die damit verbundene Vo-
lumenénderung der Blasen wirkt sich direkt auf den Gasgehalt und somit auf die
fiir die Wellenausbreitung wichtigen makroskopischen Eigenschaften des Blasen-
Fliissigkeitsgemisches aus. Eine mdglichst genaue Beschreibung der Blasenschwin-
gung bildet daher die Grundlage einer realitdtsnahen Modellierung des Gesamtsys-
tems. Gleichzeitig sollen bei der Modellierung der Einzelblasendynamik lediglich
die fiir das Gesamtmodell relevanten Effekte beriicksichtigt werden. Im Verlauf
dieses Kapitels wird mit Hilfe der unter Kapitel 2 vorgestellten typischen Schallfel-
der ein geeignetes Modell entwickelt, das den Anforderungen bei therapeutischen
US-Anwendungen geniigt.

In Abschnitt 3.1 wird auf die grundlegenden Annahmen, die Entstehung von Kavi-
tationsblasen und die wichtigsten Grofien bei der Beschreibung der Einzelblasendy-
namik eingegangen. Abschnitt 3.2 behandelt die mathematische Beschreibung der
Blasenschwingung. Allgemein 1dft sich die radialsymmetrische Bewegung der Bla-
senwand in einer Fliissigkeit durch nichtlineare gewohnliche Differentialgleichungen
(DGL) zweiter Ordnung formulieren. In Abschnitt 3.3 wird die effiziente numeri-
sche Umsetzung dieser Gleichungen vorgestellt. Anhand von Simulationen wird in
Abschnitt 3.4 das mechanische Schwingungsverhalten bei Anregung mit typischen
Therapiesignalen untersucht. Der Einfluss von Effekten, die als Austauschprozes-
se iber die Blasenwand wirken (Wérmeleitung, Verdampfung und Kondensation,
Gasdiffusion), auf die Dynamik wird in Abschnitt 3.5 behandelt. Abschliefend er-
folgt in Abschnitt 3.6 eine Zusammenfassung und Bewertung der einzelnen Mecha-
nismen unter Beriicksichtigung der Moglichkeiten und Grenzen einer Integration
in das Gesamtsystem.

33
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3.1 Grundlagen

In den letzten Jahren wurde eine Vielzahl von Modellen entwickelt, die neben dem
rein mechanischen Schwingungsverhalten einer Einzelblase auch thermische oder
chemische Prozesse innerhalb der Blase [SS00], sowie asymmetrische Blasenschwin-
gungen und die Ausbildung von Fliissigkeitsjets berechnen konnen
[BHRT97, GMDO05]. Diese hoch komplexen Modelle liefern wichtige Beitrige zum
besseren Versténdnis der Einzelblasendynamik und damit verbundener biologischer
Effekte in einem rdumlich stark begrenzten Bereich, z.B. auf zelluldrer Ebene.
Im Hinblick auf eine gezielte Beeinflussung der Kavitation bei der Therapie ist
das Verhalten einer Vielzahl einzelner Kavitationsblasen und ihre Wechselwirkung
mit der Schallausbreitung von Interesse. Neben einer méoglichst realitdtsnahen Mo-
dellierung miissen damit auch Uberlegungen im Hinblick auf die Berechenbarkeit
(Problemgréfe, Rechenzeit) des Gesamtsystems in die Modellierung der Einzelbla-
sendynamik eingehen.

Bei den in dieser Arbeit betrachteten Modellen wird vorausgesetzt, dass die Blasen
auch in der Schwingungsbewegung stets sphérisch bleiben. Die Oberflichenspan-
nung stabilisiert die Kugelgestalt, weiterhin stellt die Radialschwingung bei gerin-
ger Blasendichte den Grundmode der Blasenoszillation dar [BG90]. Eine asphé-
rische Schwingung ist immer in einer Asymmetrie in der Umgebung der Blase
begriindet [You89]. Mogliche Ursachen sind eine nicht allseitig wirkende Schallan-
regung, benachbarte oszillierende Blasen oder eine Grenzfliche in der Nihe der
Blase. Bei Wellenléingen bzw. bedeutenden Anderungen des Schalldruckes auf Ab-
messungen, die wesentlich gréfer als der Blasenradius sind, wirkt der Druck auf die
Blase allseitig. Diese Annahme ist fiir die meisten in dieser Arbeit betrachteten Fél-
le giiltig (vergl. Kapitel 4). Lediglich bei stark aufgesteilten Drucksignalen im Fo-
kusbereich der Pulsschallsender liegt die Dicke der Stoffront in der Gréfenordnung
der Blasenradien. In [BG90] wird gezeigt, dass auch fiir schwache Stofiwellen mit
Pmax S 30 MPa die Blasenschwingung sehr gut durch eine eindimensionale Bewe-
gungsgleichung beschrieben werden kann. Die Annahme der Sphérizitit ist damit
fiir die hier betrachteten akustischen Anregungen gerechtfertigt. Bei der Modellie-
rung des Gesamtsystems Blasen-Fliissigkeitsgemisch in Kapitel 4 wird von einer
geringen Blasendichte ausgegangen, so dass eine direkte Beeinflussung der Blasen-
schwingung durch benachbarte Blasen vernachléssigt werden kann. Die Situation
einer Grenzschicht in der Ndhe der Blase tritt nur in einem kleinen Bereich des Be-
rechnungsgebietes auf und rechtfertigt nicht ein mit hohem numerischen Aufwand
verbundenes asphérisches Blasenmodell. Chemische Reaktionsprozesse innerhalb
der Blase haben nahezu keinen Einfluss auf die Blasendynamik [SS00] und werden
daher nicht ndher betrachtet.
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Die vorgestellten eindimensionalen Bewegungsgleichungen unterscheiden sich in
der Beriicksichtigung der Kompressibilitdt des umgebenden Fluids voneinander.
Die sog. Rayleigh-Plesset-Gleichung ist das am weitesten verbreitete Modell. Sie
wird in vielfdltigen Bereichen numerischer Untersuchungen zum Kavitationsver-
halten erfolgreich eingesetzt. Dieses Modell besitzt jedoch mit der Vernachléssi-
gung der Kompressibilitdt der Fliissigkeit eine bedeutende Einschrankung. In einem
kompressiblen Medium erfihrt eine oszillierende Blase durch die radiale Abstrah-
lung einer Schallwelle beim Blasenkollaps einen Energieverlust. Der insbesondere
bei Stofiwellen auftretende starke transiente Blasenkollaps ldsst vermuten, dass
die Kompressibilitit des Mediums bei therapeutischem US beriicksichtigt werden
muss.

3.1.1 Kavitationskeime

In dieser Arbeit wird der Mechanismus der Bildung von Kavitationskeimen (Nu-
kleation) nicht modelliert. Auf der Grundlage von theoretischen Uberlegungen zur
Nukleation und Aufnahmen mit Licht- und Elektronenmikroskopen kann davon
ausgegangen werden, dass sich in Wasser stets kleinste sphérische Blasen befinden,
die als Keime fiir den Kavitationsvorgang bei der Schallausbreitung wirken [You89).
Die Anzahldichte dieser Keime ist abhingig vom betrachteten Medium. Entste-
hen die Kavitationskeime aufgrund intermolekularer Vorginge in einem Fluid, so
spricht man von homogener Nukleation. Durch die Brownsche Molekularbewegung
konnen in Fliissigkeiten lokal Gebiete geringerer Dichte auftreten. Bei einer Ab-
senkung des Druckes in der Fliissigkeit vergrofern sich diese Gebiete, so dass die
Fliissigkeit aufreiffen kann. Zur Bildung homogener Kavitationskeime ist jedoch
ein sehr grofler Unterdruck notwendig, nach APFEL [Apf97] betrigt der Betrag
des theoretisch erforderlichen Unterdruckes ca. 100 MPa. Aus diesem Grund hat
die homogene Nukleation bei therapeutischem US im Vergleich zur heterogenen
Nukleation nur eine untergeordnete Bedeutung.

Bei der heterogenen Nukleation entstehen die Kavitationskeime an vorhandenen
Phasengrenzflichen, wie z. B. mikroskopisch kleinen Partikeln, Zellmembranen oder
auch freien Gasblasen im flissigen Medium. Fiir den dufierst komplexen Vorgang
der heterogenen Nukleation gibt es mehrere, bisher nicht vollstindig verifizierte,
Modelle [MBO1]. Die beiden wichtigsten sind das von CRUM [Cru82] beschriebene
Rissmodell und das von YOUNT [YGHS84| vorgestellte Modell sphérischer Gas-
blasen, welche durch flichenaktive Oberflichenmolekiile stabilisiert werden. Beim
Rissmodell geht man davon aus, dass sich kleinste Lufteinschliisse in konischen
Rissen von in der Fliissigkeit vorhandenen soliden Partikeln (z. B. mineralischen
Schwebeteilchen) befinden. Auf der Basis dieser Theorie konnte EISENMENGER zei-
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gen [EP03], dass die Auflésung von Calciten in Leitungswasser durch Zugabe von
Essigsdure (ca. 2% Volumenkonz.) zu einem deutlichen Riickgang der Kavitati-
on bei Einwirkung eines Lithotripterpulses fiihrt. Damit steht eine einfache und
effiziente Methode zur Verfiigung, die Anzahl von Kavitationskeimen unter Labor-
bedingungen drastisch zu reduzieren. Diese Vorgehensweise wird auch im Rahmen
dieser Arbeit bei der Verifikation des Simulationsmodelles angewandt (vergl. Ka-
pitel 5).

Messungen zur Grofenverteilung und Anzahldichte von Kavitationskeimen in Was-
ser liefern kein einheitliches Ergebnis. Nach [Ham80] liegt die Keimdichte in ge-
wohnlichem Wasser zwischen 1-10° und 3-10° m ~® und die Keimradien reichen von
2 m bis 15 ym. OLDENZIEL [O1d79] gibt eine gemessene Keimdichte von 3-10% m ™3
an. Die von einem elektrohydraulischen Lithotripter erzeugten und mittels Hoch-
geschwindigkeitsaufnahmen ausgewerteten Blasenfelder liefern nach [Tan04] typi-
sche Werte fiir die Blasendichte von 5-10° bis 50-10° m 3. Messungen von YILMAZ
u.a. [YHKT74] ergeben eine niherungsweise exponentiell abfallende Radienvertei-
lung mit Keimradien zwischen 5 ym und 18 ym und Keimdichten von ca. 10° m >
fiir die kleinsten Radien. In [Sau00] wird die Grofenordnung fiir die Keimzahl in
Wasser mit 1-10° bis 1-10° m ™3 angegeben, wobei in unbehandeltes Wasser mit ca.
300-10° m 3, entgastes Wasser mit ca. 180-10° m ™2 und in gefiltertes und entga-
stes Wasser mit ca. 14-10° m 3 unterschieden wird. Die starke Variation der in den
genannten Arbeiten angegebenen Keimdichten liegt im unterschiedlichen Gasge-
halt bzw. der Anzahl von Mikropartikeln im untersuchten Wasser begriindet. Der
Zusammenhang zwischen dem Gehalt an geldsten Gasen, d.h. den zwischen den
Wassermolekiilen befindlichen Gasteilchen, und der Keimdichte in Wasser konn-
te bisher theoretisch nicht vollstindig geklirt werden. Experimentelle Arbeiten
zeigen, dass durch eine Reduktion des Gasgehaltes eine Erh6hung der Kavitations-
schwelle, sowie ein Einfluss auf das Keimspektrum [HZ04, KDH70, MP05, Old79]
erfolgt. In entgastem Wasser lassen sich im Allg. weniger und kleinere Keime nach-
weisen, als in unbehandeltem, frischem Leitungswasser [Fly64, Lgv80, YHK74]. In
der vorliegenden Arbeit werden, auf der Basis der oben vorgestellten Messungen,
zum Vergleich mit Laborexperimenten Keimradien von 1 ym bis 20 ym als typisch
erachtet. Die Keimdichten variieren in Abh#ngigkeit vom Gasgehalt des Wassers
zwischen 5-10° und 300-10° m~°.

Erfahrungsgemaif ist die Kavitationsschwelle in biologischem Gewebe deutlich ho-
her als in Wasser. Daraus folgt, dass in organischen Substanzen, trotz hoherer
Gasloslichkeit, deutlich weniger Kavitationskeime vorhanden sind. Messungen in
Blut [JDC'98] zeigen #hnliche Keimradien wie in Wasser, jedoch mit erheblich
geringerer Anzahldichte. Die Berechnungen in dieser Arbeit dienen in erster Linie
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einer Analyse der US-Ausbreitung und Kavitation unter Laborbedingungen. In die
Uberlegungen zur Ubertragbarkeit der Ergebnisse auf die reale Therapiesituation
muss die geringere Keimdichte in Korpergewebe einbezogen werden.

3.1.2 Die Einzelblase

Ausgangspunkt zur Beschreibung der Einzelblasendynamik ist die Situation einer
ortsstabilen sphirischen Blase bzw. eines Blasenkeimes in einer unendlich ausge-
dehnten Fliissigkeit. Die Schwingungen der Blase erfolgen radial um den Mittel-
punkt. Der zeitverinderliche Radius wird mit R(t) bezeichnet und R(t) = dR/dt
ist die Geschwindigkeit der Blasenwand. Aus Griinden der Ubersichtlichkeit wird
in allen Gleichungen auf die explizite Angabe der Zeitabhingigkeit von R und R
verzichtet. Der Druck und die Schnelle in der Blase werden zunichst als rdum-
lich konstant angenommen. In Abbildung 3.1 ist die Einzelblase mit den wichtig-
sten Parametern und Effekten dargestellt. Im allgemeinen Fall enthélt die Blase

____________ Akustische
Wiérmeleitung /’ """" ~_Anregung pa(t)
B

“und

A_bs‘crahlung

-
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o

Verdampfung \\\

und Kondensation

Fliissigkeit

Abbildung 3.1: Die Einzelblase in der umgebenden Fliissigkeit: Wichtige Grofen, Para-
meter und Effekte.

ein nichtkondensierbares Gas und den Dampf der umgebenden Fliissigkeit. Damit
stellt sich ein innerer Druck p; als Summe aus dem Druck p, des Gases und p, des
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Dampfes ein,
Di =DPg +Dv . (3.1)

Dieser innere Druck drangt die Blase zur Expansion. Dem entgegen wirkt der Druck
der umgebenden Flissigkeit (hydrostatischer Druck) pgo und der Druck p, = 20/R
durch die Oberflichenspannung o. Der Blasenbewegung entgegen wirkt zusétzlich
stets die viskose Reibung aufgrund der Viskositdt p der Fliissigkeit.

Im ruhenden Medium stellt sich ein Gleichgewichtsradius Ro (im Allg.
Ro = R(t = 0)) ein, um den die Blase schwingen wird, sobald sie einer duferen aku-
stischen Anregung p,(t) unterliegt. Dieser Gleichgewichtszustand kennzeichnet ein
mechanisches Gleichgewicht, d.h. die Blase wird durch die wirkenden Druckgro-
£en nicht in eine Bewegung versetzt. Das Gleichgewicht beschreibt jedoch keinen
chemischen Gleichgewichtszustand. Im mechanischen Gleichgewicht gilt somit

20

o (3.2)

Pio = Pgo + Pvo = Peo +
Neben diesen Grofien treten drei weitere Effekte auf, die iiber die Blasenwand als
Grenzflache wirken: die Gasdiffusion, die Warmeleitung und die Verdampfung bzw.
Kondensation und Diffusion des in der Blase enthaltenen Dampfes. Sie werden bei
der Betrachtung der rein mechanischen Bewegungsgleichung zunéchst vernachlés-
sigt. Thr Einfluss wird in den Abschnitten 3.5.1 bis 3.5.3 untersucht. Schlieflich
erfolgt noch ein Energieaustausch zwischen Blase und Fliissigkeit. Die anregende
Schallwelle gibt einen Teil ihrer Energie an die Blasenbewegung ab und von der
Blase wird beim Kollaps in das umgebende kompressible Fluid eine Schallwelle
abgestrahlt.

3.2 Modelle zur Einzelblasendynamik

Das am weitesten verbreitete Modell zur Beschreibung der Einzelblasendynamik ist
allgemein unter der Bezeichnung RPNNP-Modell bekannt. Diese Namensgebung
deutet auf die schrittweise Entwicklung dieses Modells durch mehrere Autoren
hin: RAYLEIGH [Rayl7|, PLESSET [Ple49], NoLTINGK und NEPPIRAS [NN50] und
PoriTsky [Por52].

3.2.1 RPNNP-Modell

Lord RAYLEIGH betrachtete 1917 die Dynamik einer leeren, radialsymmetrischen
Blase in einer inkompressiblen Fliissigkeit, d.h. fiir die Dichte der Fliissigkeit gilt
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p¢ = konstant. Motivation fiir diese Arbeit waren Probleme der britischen Royal
Navy mit der Zerstorung von Schiffschrauben durch Kavitationsblasen. Die Bewe-
gungsgleichung folgert Rayleigh, im Gegensatz zu nachfolgenden Autoren, nicht aus
den hydrodynamischen Grundgleichungen, sondern aus Energieiiberlegungen. Die
Anderung der kinetischen Energie einer die Blase umgebenden Fliissigkeitsschicht
muss gleich der Arbeit sein, die von der Blase zur Anderung des Fliissigkeitsvo-
lumens aufgebracht wird. Mit diesem Ansatz und der Annahme eines konstanten
dufleren Druckes po ergibt sich

RR+ -R" =—-—"— . 3.3
3 o (3.3)
Gleichung 3.3 stellt die eigentliche Rayleigh-Gleichung dar, auch wenn sie in dieser
Form in der Originalarbeit [Ray17] noch nicht explizit ausformuliert ist.

Dieses Modell einer leeren Blase wird zunédchst erweitert durch die Betrachtung von
gas- und dampfgefiillten Blasen, sowie der Integration einer zeitverédnderlichen
akustischen Anregung. Ausgangspunkt fiir die Herleitung der Bewegungsgleichung
der Blase sind bei PLESSET [Ple49] die hydrodynamischen Grundgleichungen in
Kugelkoordinaten. Mit dem Druck p(R) an der Blasenwand und dem nun zeitver-
anderlichen externen Druck p,(t) in der Fliissigkeit ergibt sich fiir die von PLESSET
betrachteten Dampfblasen die Bewegungsgleichung

3R2 _ p(R) - Pe(t)

RR+ 2
2 pPe

(3.4)
Der externe Druck p,(¢) in der Fliissigkeit wird definiert als die Summe des hydro-
statischen Druckes py und der akustischen Anregung p,(t)

pe(t) = peo + palt) . (3.5)

Der Druck am Blasenrand p(R), welcher unter der Annahme riumlich konstanter
Verhiltnisse in der Blase gleich dem Blaseninnendruck ist, setzt sich zusammen
aus dem Dampfdruck und dem Druck durch die Oberflichenspannung o
g

p(R) =po—25 . (3.6)
Der Dampfdruck wird hierbei als konstant angenommen (p, = pvo). Diese Annah-
me, die gleichbedeutend ist mit einem isothermen Verhalten, stellt fiir die Expansi-
onsbewegung eine gute Niherung dar [MB85, MB01, TS79]. Die Vernachlissigung
von Verdampfungs- und Kondensationseffekten fiihrt hauptséichlich in der Kollaps-
phase zu Fehlern bei der berechneten Blasendynamik (vergl. Abschnitt 3.5.2). Im
Gegensatz zu PLESSET betrachten NOLTINGK und NEPPIRAS [NN50] ausschliefilich
mit Gas gefiillte Blasen. Das Gas im Inneren hat den Effekt eines Energiespeichers,
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dhnlich der Feder bei einem Feder-Masse-System, der die Energie des einwirts ge-
richteten Blasenkollapses aufnimmt, diese einwirts gerichtete Bewegung zum Still-
stand bringt und dann umkehrt [Sch94|. Mit der Voraussetzung einer polytropen
Zustandsédnderung eines idealen Gases und einer rdumlich konstanten Temperatur
innerhalb der Blase gilt fiir den Gasdruck

vo=vo () (37)

Hierbei bezeichnet Ry den Gleichgewichtsradius und pyo den Gasdruck fiir R = Rp.
Der Polytropenindex x liegt bei der Kompression bzw. Expansion idealer Gase im
Allg. zwischen den beiden Extremféllen x = 1 (isothermes Verhalten) und x = v
(isentropes, auch als adiabatisches Verhalten bezeichnet) [HMS02]. v = ¢, /¢, ist
das Verhaltnis der spezifischen Wirmekapazititen. Der Ruhedruck pgo des Gases
ergibt sich aus Gl. 3.2 unter Beriicksichtigung des Dampfdruckes zu

g
Pgo = Peo + 2R_ —Dv . (3.8)
o
Die Rayleigh-Gleichung wird damit durch die Arbeiten von PLESSET [Ple49], sowie
NorTINGK und NEPPIRAS [NN50] erweitert zu

3., 1 Ro\* .o
SR2=— |p, 20 o2 . .
Ri+ SR Py [p + pgo < R) 7 pe(t)] (3.9)

PoRITSKY [Por52] beriicksichtigt die Viskositdt der Fliissigkeit y und zeigt,
dass der Einfluss der viskosen Reibung lediglich als Randbedingung an der Blasen-
wand in das Problem eingeht. Der Druck p(R) am Blasenrand ergibt sich damit
zu ]
_ Ro\* o R
p(R) = pv + pgo (f) —2p Ay (3.10)
Dies fiihrt letztendlich auf die RPNNP-Gleichung, der allgemeinsten Form der
Rayleigh-Plesset-Gleichung;:

3

o1 Ro\* R
§R2 = E [pv + Pgo <—O) 22 dp— — pe(t) : (3.11)

RR+ R & R

Die RPNNP-Gleichung beschreibt die Bewegung der Blasenwand iiber eine be-
grenzte Anzahl von moderaten Schwingungen (| R| < ¢ /5) fiir stabile und transi-
ente Kavitation hinreichend genau [Nep80]. Bei stark nichtlinearen Schwingungen
fiihrt die Vernachldssigung der Kompressibilitidt jedoch dazu, dass die physikali-
schen Vorgénge nach dem ersten Blasenkollaps durch die RPNNP-Gleichung nur
unzureichend beschrieben werden [Rat78, Rat79].
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3.2.2 Herring-Trilling-Modell

Einen ersten Schritt hin zu einem realistischeren Modell stellt die sog. akustische
Approzimation dar. Bei dieser Annahme wird fiir die Zustandsgleichung der Fliis-
sigkeit die Beziehung c7, = Ope/Op, angesetzt. Die Schallgeschwindigkeit besitzt
damit einen endlichen, aber konstanten Wert. Solch ein Ansatz wurde zuerst von
HERRING [Her41] verwendet und spiter von TRILLING [Tri52] erweitert zu

<1—§)RR + §(1—£)RQ:
Cy0o 2 3C[,0

1 [p(R) — pe(t) + £ (1 - ﬂ) %} . (3.12)

pe Ceo o

Der Druck am Blasenrand p(R) berechnet sich dabei nach Gl. 3.10. Bei Vernach-
lassigung der Kompressibilitét (cio — 00) erhilt man aus dieser Beziehung wieder
die Rayleigh-Plesset-Gleichung 3.4. Ein in erster Ordnung von 1/co dquivalentes
Modell wurde von KELLER und Miksis [KM80] hergeleitet. Insgesamt bieten diese
Modelle eine gute Approximation der Bewegung auch bei transienter Kavitation,
solange der in der Expansionsphase erreichte maximale Radius Rm.. nur wenige
Vielfache des Ruheradius Ro erreicht [Lei94]. Fiir grofere Werte von Rpmaz/Ro ist
auch die akustische Approximation nicht mehr ausreichend.

3.2.3 Gilmore-Modell

Das Gilmore-Modell [Gil52] beriicksichtigt die Kompressibilitdt des Wassers durch
die Tait-Gleichung, einer empirischen nichtlinearen Zustandsgleichung fiir Fliissig-
keiten. Dies bietet den Vorteil, dass fiir die Zustandsdnderung des Wassers an der
Blasenwand, analog zum umgebenden Fluid, eine nichtlineare Formulierung ver-
wendet wird. Die Herleitung der Gilmore-Gleichung beruht im Wesentlichen auf
der sog. Kirkwood-Bethe-Approximation [KB42]. Diese besagt, dass fiir spharische
Wellen endlicher Amplitude die Schallgeschwindigkeit ¢ nicht mehr konstant, son-
dern abhéngig von der Bewegung selbst ist. Die Schallausbreitung erfolgt mit einer
Geschwindigkeit, die gleich der Summe der lokalen Geschwindigkeit des Fluids und
der lokalen Schallgeschwindigkeit ist [Bre95, Lei94]. Durch die direkte Beriicksich-
tigung der Enthalpie iiber ¢* = dp¢/dpe und Gl. 3.14 anstelle der Linearisierung
co = Ope/Ope aus Abschnitt 3.2.2 wird eine Formulierung fiir die Schallgeschwin-
digkeit c erreicht, die diesen Effekt berticksichtigt [PL86]. Die von GILMORE ange-
gebene DGL 2. Ordnung lautet [Gil52]:

B piy 3 (1 B\ pe_ (1, B _ R\ RaH
<17?)RR+5(175)R—<1+C)H+<1 C)Cdt - (3.13)
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H ist dabei die Differenz zwischen der Enthalpie der Fliissigkeit an der Blasenwand
und in unendlicher Entfernung, gegeben durch

r= [ La . (3.14)

Fiir die Zustandsgleichung der Fliissigkeit wird die empirische Form (Tait-Gleichung)
r
p(R)+ B ( pe )
— = — , 3.15
n+ B8~ o (319

verwendet, mit den Konstanten B ~ 300 MPa und I =~ 7 fiir Wasser. Die Schall-
geschwindigkeit ¢ am Blasenrand ist gegeben durch:

- p(R) + B\ T~D/20
c=cp <m) . (3.16)

Eine weitere, in dieser Arbeit verwendete, Formulierung des Gilmore-Modells von
EBELING [EbeT78] lautet:

v _ {gU_Q(cU/3)+%<C+U)+lﬂ]l[1+ﬂ}_l , (3.17)

dt 2 R c—U c—U c dt Repeo
mit IR
U=— . (3.18)
Die Enthalpie-Differenz H ist hier gegeben durch
(r—1)/r
w= L pOFB (PR 5 -1, (3.19)
I'—1 pro p[(t) + B
fiir dH /dt folgt
Db (o 1B L
d T—1 pw pe(t) + B
1 (pe(t) +B)1/F {dp(R) _ <p(R) +B) dpe(t)} (3.20)
peo \P(R) + B dt pe(t)+B) dt o
D ist eine reine Abkiirzung, mit
pe(t) + B
== 21
p(R)+ B (321

Das Gilmore-Modell hat den grofiten Giiltigkeitsbereich der vorgestellten Diffe-
rentialgleichungen. Die Blasendynamik wird bis zu Machzahlen von |R/ce| ~ 2
hinreichend genau beschrieben [Nep80, Riig99].
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3.3 Numerische Umsetzung der Modellgleichungen

Zur numerischen Ldsung der Einzelblasendynamik werden die gewGhnlichen nicht-
linearen Differentialgleichungen zweiter Ordnung in zwei gew6hnliche Differential-
gleichungen erster Ordnung iiberfiihrt. Fiir das Beispiel der RPNNP-Gleichung

.. 30 1 Ry X [ R
RR+SR*=— |p, 20) 9 gt . 22
+3 o [p + Pgo < R) 7 g pz(t)} (3-22)

ergibt sich damit

1 3, ., 1 R\ .o U

0 = 52002 (hree () -2 -l o)
dR

U = E , (3.23)

wobei U(t) die Blasenwandgeschwindigkeit bezeichnet. Die kompressiblen Modelle
werden analog behandelt. Durch Gl. 3.22 wird eine erzwungene, nichtlineare ge-
démpfte Schwingung beschrieben. Der physikalische Prozess der Blasendynamik
besteht aus den Vorgidngen der Blasenexpansion und des Blasenkollaps, die auf
stark verschiedenen Zeitskalen stattfinden. Differentialgleichungen, die solche Pro-
zesse modellieren, werden oft auch als steife DGLn bezeichnet. Ein numerisches
Losungsverfahren fiir Gl. 3.22 muss in der Lage sein, sowohl die zu erwartenden
glatten Losungsfunktionen in der Expansionsphase, als auch die nahezu diskon-
tinuierlichen Losungen in der Kollapsphase mdglichst gut und effizient zu appro-
ximieren. In dieser Arbeit wird das Gleichungssystem Gl. 3.23 mit Hilfe eines
Runge-Kutta-Verfahrens (RK-Verfahren) gelost.

3.3.1 Runge-Kutta-Verfahren

Das RK-Verfahren ist ein explizites Einschrittverfahren héherer Fehlerordnung.
Es bietet fiir die vorliegende Anwendung im Vergleich zu anderen numerischen
Methoden, wie beispielsweise Mehrschritt-Verfahren (Adams-Bashfort), mehrere
Vorteile:

e Die zeitliche Schrittweite At des Verfahrens kann variabel gehalten wer-
den. Bei der numerischen Integration hingt die Genauigkeit des Ergebnisses
wesentlich von der gewdhlten Schrittweite ab. Fiir die Approximation von
Funktionen, die in ihrem Verlauf sowohl sehr glatte, als auch nahezu dis-
kontinuierliche Bereiche aufweisen, oder einen extrem grofen Wertebereich
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abdecken, erweist sich eine automatische Adaption der Schrittweite als vor-
teilhaft in Bezug auf die Genauigkeit. Der lokale Diskretisierungsfehler ist
bei einem expliziten RK-Verfahren stets bedeutend geringer als bei einer
Adams-Bashfort-Methode [Sch97].

e Stark gekriimmte Funktionen, wie sie hier vorliegen, lassen sich mit Ein-
schrittverfahren besser approximieren, als mit einem Mehrschrittverfahren.
Im Vergleich zur Mehrschritt-Methode ist das RK-Verfahren flexibler und
rechnet im Durchschnitt mit groferen Schritten. Dem steht als Nachteil ge-
geniiber, dass der Funktionswert innerhalb eines Schrittes mehrfach berech-
net werden muss [Zur65]. Fiir stark gekriimmte Funktionen ergibt sich bei
Anwendung einer Schrittweitensteuerung dennoch eine effizientere Berech-
nung [CK90|.

Das Runge-Kutta-Verfahren stellt letztlich eine Erweiterung des einfachen Euler-
Verfahrens dar. Betrachtet man die skalare Differentialgleichung erster Ordnung

gt = F(ty(t) (3.24)
so ladsst sich die gesuchte Losungsfunktion y(t), ausgehend von einem bekannten
(Anfangs-)Wert zum Zeitpunkt ¢", nach Euler sukzessive durch die Approximation

y" =y A (YY) (3.25)
bestimmen. Die Losungskurve wird damit im Sinne einer Linearisierung durch die
Tangente approximiert. Im Allgemeinen wird jedoch die Ableitung von y im be-
trachteten Zeitintervall At mehr oder weniger von der Tangente im Punkt (¢7, y(t™))
abweichen, so dass der approximierte Wert 4" "' bei nichtlinearen Funktionen nur
eine recht ungenaue Niherung fiir den tatsichlich zu bestimmenden Wert y(t"*1)
darstellt. Der hierdurch beschriebene lokale Diskretisierungsfehler ldsst sich redu-
zieren, indem man den fiir den linearen Ansatz y"*' = y™ +At- f(t",y") benutzten
Steigungswert f(t",y™) nicht nur aus der anfinglichen Steigung bestimmt, sondern
aus dem gewichteten Mittelwert der Steigungen an verschiedenen Hilfspunkten.
Beim klassischen Runge-Kutta-Verfahren vierter Ordnung erhdlt man eine expli-
zite Einschrittmethode in folgender Form:

b= A f( )
_ n A n kl

ko = At f (t + 5 5 ) s
_ n A n k2

ks = At-f (t + 5 5 ) s

ka = At- f(tn + At,y" + k3) . (326)
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Die Vorgehensweise ist in Abbildung 3.2 veranschaulicht. Man spricht von einem

y()a

t" t’:L + At/2 s ¢

Abbildung 3.2: Klassisches Runge-Kutta-Verfahren vierter Ordnung. In jedem Zeit-
schritt wird die Ableitung viermal berechnet. Einmal am Startpunkt, zweimal am Test-
punkt in der Mitte und einmal am Testpunkt zum Ende des Zeitintervalls. Mit Hilfe dieser
Ableitungen wird der endgiiltige neue Funktionswert (dargestellt als gefiillter Kreis) ap-
proximiert.

vierstufigen Verfahren, da die Funktion f(¢,y(¢)) pro Zeitschritt viermal ausgewer-
tet werden muss. Der Niherungswert 4" zum Zeitpunkt ¢! = t" + At wird

berechnet zu % % % k
ntl _,n Mo F2 M3 M

O R R

Der letzte Term in Gl. 3.27 beschreibt die Grofienordnung des Diskretisierungsfeh-

+o(At%) . (3.27)

lers und bestimmt damit die Fehlerordnung des Verfahrens. Das hier vorgestellte
RK-Verfahren vierter Ordnung behandelt bisher jeden Zeitschritt gleich. Fiir den
betrachteten Anwendungsfall erweist sich jedoch eine adaptive Schrittweitensteue-
rung als vorteilhaft.

3.3.2 RK-Verfahren mit Schrittweitensteuerung

Das Ziel einer Schrittweitensteuerung, d.h. einer problemangepassten Variation
der zeitlichen Schrittweite At, ist es, eine mdoglichst hohe Genauigkeit bei minima-
ler Rechenzeit zu erreichen. So werden z.B. zur Berechnung der kontinuierlichen
Wachstumsphase einer Kavitationsblase wenige, verhaltnismafig grobe Zeitschrit-
te bendtigt, wihrend die Diskontinuitéit des Blasenkollapses mit ausreichend vielen
feinen Zeitschritten aufgelost werden muss. Die Steuerung der zeitlichen Schrittwei-
te erfolgt iiber eine lokale Fehlerabschitzung. Hierzu bieten sich sog. eingebettete
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Verfahren an, bei denen die numerische Losung mit zwei Verfahren unterschiedli-
cher Fehlerordnung bestimmt wird. Mafigeblich fiir die Schrittweitensteuerung ist
dann der lokale Fehler Ae, der sich aus der Differenz dieser beiden Approxima-
tionen ergibt. Das Prinzip besteht darin, den lokalen Diskretisierungsfehler eines
bestimmten Verfahrens mit Hilfe eines zweiten Verfahrens héherer Fehlerordnung
zu schitzen.

In dieser Arbeit wird das von CasH und KARP [CK90] entworfene Runge-Kutta
Schema eingesetzt, das speziell fiir die numerische Approximation nahezu diskon-
tinuierlicher Losungsfunktionen entwickelt wurde. Es besteht aus einem Verfahren

. /
Li]a] by [ o | < |
1 37 2825

378 27648
1 1

2 = = 0 0
3| 3 3 9 250 18575
10 40 40 621 48384
4 3 3 —9 6 125 13525
5 10 10 5 594 55296
—11 5 —70 35 277
5 L 54 2 27 27 0 14336
6 7 1631 175 575 44275 253 512 1
8 55206 512 13824 110592 4096 1771 a

3 1 2 3 4 5

Tabelle 3.1: Parameter des RK-Schemas nach Cash-Karp [CK90] fiir die Verfahren fiinf-
ter (c;) und vierter (c;) Ordnung.

fiinfter Ordnung, das sich dadurch auszeichnet, dass fiir die eingebetteten Verfahren

niedrigerer Ordnung dieselben Stiitzstellen verwendet werden. Der Ndherungswert

y(”;)rl fiir das Verfahren fiinfter Ordnung berechnet sich dabei nach

kl = At- f(tna yn) )
ks = At-f(t" +a2At,y" +bark1)
ks = At- f(t" + asAt,y" + bz1k1 + baoka)
ke = At f(t" + asAt,y" + be1k1 + bezka + besks + beaka + besks)
yzg_l = yn + c1k1 + coka + c3ks + caka + csks + ceke + O(Atﬁ) . (328)

Der zweite Ndherungswert y&jl wird liber das eingebettete RK-Verfahren vierter

Ordnung berechnet:

y&J)rl =" + k1 + chka + chks + cika + chks + coke + O(AL®) (3.29)
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mit den Werten fiir die Gewichtungskoeffizienten a;, b;;, c; und c; nach Tabelle 3.1.
Die Schrittweite At kann nun iiber den lokalen Fehler

6
Ne =yt —yiy' =D (e~ ki (3.30)

i=1

adaptiv gesteuert werden. Nach Gl. 3.28 und GI. 3.29 skaliert sich Ae mit A¢°.
Fiihrt ein Zeitschritt At; zum Fehler Aeq, so hdtte ein Schritt At

1
Aeg |5

Ato = A
to tl Ael

, (3.31)

zum Fehler Aeg gefiihrt. Bezeichnet Aeo die gewiinschte Genauigkeit, so liefert
Gl. 3.31 die Bedingung fiir die Schrittweitensteuerung. Ist der aktuelle lokale Feh-
ler Ae; grofer als Aeg, so gibt Gl. 3.31 an, um wieviel man die Schrittweite bei
der erneuten Durchfiihrung des fehlgeschlagenen Berechnungsschrittes verringern
muss. Ist Ae; kleiner als Aeg, so gibt Gl 3.31 an, um wieviel man die Schrittgro-
Re beim néchsten Schritt vergrofern kann [WTVF92]. Im betrachteten Fall eines
Systems aus Differentialgleichungen erster Ordnung ist Aeg ein Vektor vorgege-
bener Genauigkeiten fiir die zu bestimmenden physikalischen Gréfien wie R oder
R. Bei einem erfolgreichen Schritt wird die mit dem Verfahren fiinfter Ordnung
berechnete Lisung verwendet [CK90].

Zur Minimierung numerischer Rundungsfehler werden die Gleichungen zur Bla-
sendynamik in einer normierten Form mit Hilfe des RK-Verfahrens gelost (siehe
Anhang A.1).

3.4 Simulationen zur Einzelblasendynamik

Im Folgenden werden die in den Abschnitten 3.2.1 bis 3.2.3 vorgestellten Mo-
delle auf ihre Eignung zur Beschreibung der Blasendynamik bei therapeutischem
US untersucht. Mit Hilfe von Simulationen wird vor allem der Einfluss der Kom-
pressibilitdt des die Blase umgebenden Fluids auf die Bewegung betrachtet. Als
typische akustische Anregungen dienen hierbei unter anderem die in Abschnitt 2.3
vorgestellten gemessenen Fokusdrucksignale therapeutischer US-Wandler. Dariiber
hinaus sollen in diesem Abschnitt weitere wichtige Grofien zur Beschreibung der
Blasendynamik eingefiihrt und allgemein ein Eindruck iiber das Schwingungsver-
halten von Kavitationsblasen vermittelt werden.

Anhand von Simulationen wird die Kavitationsblasendynamik unter Laborbedin-
gungen mit Wasser als umgebender Fliissigkeit betrachtet. Die bei den Berechnun-
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gen verwendeten physikalischen Parameter sind in Tabelle 3.2 zusammengefasst.
Bei allen Simulationen befindet sich die Blase zum Zeitpunkt ¢ = 0 in Ruhe.

| Gas- und Dampf |

Polytropenexponent 1,4 (adiabatisch, Luft)
Dampfdruck p, (Pa) 0,0233-10°

| Fliissigkeit (Wasser) |
Ruhedichte peo (kg/m?) 998
Schallgeschwindigkeit cgo (m/s) | 1482
Umgebungsdruck peo (Pa) 1,013-10°
Viskositit p (kg/(ms)) 0,001
Oberflachenspannung o (N/m) | 0,0725

Tabelle 3.2: Parameter fiir Blase und Fliissigkeit bei einer Wassertemperatur von 7' =
20°C.

3.4.1 Freie Blasenschwingung - Einfluss von Viskositit und
Kompressibilitit

Zunichst wird die Blasendynamik bei einer sog. freien Schwingung untersucht.
In diesem (theoretischen) Fall findet keine duflere akustische Anregung statt und
die Bewegung wird eingeleitet, indem zum Zeitpunkt ¢ = 0 die Blase aus ihrem
Ruheradius Ry auf einen Anfangsradius R(t = 0) # Ro gebracht und dann ,los-
gelassen“ wird. Abbildung 3.3(a) zeigt die mit dem RPNNP-Modell (Gl. 3.11) be-
rechnete Blasendynamik fiir Rp = 3 pum und R(t = 0) = 15 um. Vernachléssigt
man den viskosen Term in GI. 3.11, so verhilt sich die Blase als ungeddmpfter
nichtlinearer Oszillator mit einer Schwingfrequenz von f = 381,3kHz. Die unter
der Voraussetzung kleiner Auslenkungen giiltige lineare Eigenfrequenz einer Blase
berechnet sich zu [Lau68]

1 20 20
= 3 4 + = - v - 5 ) 332
Jo Ry, —pzo\/ X <p1'o Ry P ) o (3.32)

was mit Rop = 3 um auf fo = 1,27 MHz fiihrt. Dies zeigt, dass schon bei einem maxi-
malen Radius Rmax, der das fiinffache des Ruheradius Ry erreicht, lineare Betrach-
tungen nicht mehr zuléssig sind. Bei Anregung mit therapeutischen US-Signalen
werden noch deutlich grofere Verhéltnisse Rmax/Ro erreicht. Die Beriicksichtigung
des viskosen Terms bei der Blasendynamik hat einen dimpfenden Einfluss auf das
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t (ps)
(a) Mit dem RPNNP-Modell berechnete (b) Blasendynamik, berechnet mit inkom-
Blasenschwingung unter Vernachlissigung pressiblem RPNNP-Modell (——), sowie
(—) und Beriicksichtigung der Viskositit den kompressiblen Modellen von Herring
(——) der Fliissigkeit. (- - —) und Gilmore (—).

Abbildung 3.3: Freie Schwingung einer bei ¢ = 0 aus dem Ruhezustand Ry = 3 pum auf
R(t = 0) = 15 um ausgelenkten Blase. Einfluss der Viskositdt (a) bzw. Kompressibilitit
(b) der Fliissigkeit.

Schwingungsverhalten (Abbildung 3.3(a)). Die Schwingfrequenz erhéht sich mit
kleiner werdender Amplitude. Beriicksichtigt man zusédtzlich die Kompressibilitit
der Fliissigkeit, so fiihrt dies zu einem weiteren dampfenden Effekt, da bei jedem
Blasenkollaps Energie in Form einer Kugelwelle in das umgebende Medium ab-
gestrahlt wird. Die drei betrachteten Modelle in Abbildung 3.3(b) liefern daher
bis zum ersten Kollaps ein identisches Ergebnis, danach werden mit dem inkom-
pressiblen RPNNP-Modell deutlich zu grosse Blasenradien berechnet, wihrend die
lineare Approximation des Herring-Modells und die Gilmore-Gleichung ein ver-
gleichbares Schwingungsverhalten prognostizieren.

3.4.2 Blasendynamik bei pulsférmiger Anregung

Die Blasendynamik bei Anregung mit dem Fokusdrucksignal eines Lithotripters ist
in Abbildung 3.4 dargestellt. Der hohe Zuganteil der Stofiwelle fiihrt zu einer sehr
langen Expansionsphase mit anschlieffendem starken Blasenkollaps. In der Expan-
sionsphase werden Maximalradien erreicht, die ein Vielfaches des Ruheradius be-
tragen (Rmax/Ro ~ 90). Wahrend die Dauer der akustischen Anregung nur etwa
15 us betrdgt (sieche Abbildung 2.3), dauert die Blasendynamik bis zum Kollaps
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(a) Radius-Zeitverlauf, Vergleich der Mo-
delle RPNNP (——), Herring (— - —) und
Gilmore (—).

(b) Berechnete Blasenwandgeschwindig-
keit beim Kollaps fiir die Modelle von Her-
ring (— - —) und Gilmore (—).

Abbildung 3.4: Blasendynamik bei Anregung mit dem im Lithotripterfokus gemessenen
Drucksignal aus Abbildung 2.3, Rop = 10 pm.

mehr als zehnmal so lange. Eine wichtige Grofe bei der Beschreibung transien-
ten Kavitationsverhaltens ist die Kollapszeit t.. Sie ist definiert als die Zeit vom
Beginn der akustischen Anregung bis zum ersten Blasenkollaps nach der langen
Expansionsphase und betrigt ¢t. = 162 us fiir das Beispiel aus Abbildung 3.4. Der
Vergleich der Modelle zeigt, dass die Kompressibilitdt des Fluids bei starken Bla-
senschwingungen eine entscheidende Rolle spielt. Das RPNNP-Modell erweist sich
als ungeeignet zur Beschreibung der Blasendynamik bei Anregung mit Stofiwellen.
Die mit den Modellen von Herring und Gilmore berechneten Kurven unterscheiden
sich hauptséchlich in der Kollapsphase. Mit dem Herring-Modell wird der Blasen-
kollaps leicht spéter und mit héherer Blasenrandgeschwindigkeit berechnet, als mit
der Gilmore-Gleichung (Abbildung 3.4(b)). Die sich hieraus ergebenden Machzah-
len von M =~ 40 stehen im Widerspruch zu der dem Herring-Modell zugrunde
liegenden akustischen Approximation, bei der davon ausgegangen wird, dass die
Blasenwandgeschwindigkeit R stets kleiner als die Schallgeschwindigkeit ¢y ist.
Das Gilmore-Modell ist auch fiir Machzahlen > 1 noch giiltig und damit fiir den
dargestellten Fall einer typischen Stofwellenanregung das geeignete Modell.
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3.4.3 Blasendynamik bei kontinuierlicher Anregung

Die Blasendynamik bei Anregung mit kontinuierlichen Signalen ist in Abbildung 3.5

dargestellt. Zundchst wird in Abbildung 3.5(a) der Radius-Zeitverlauf bei einer si-

t (ps)
(a) Radius-Zeitverlauf bei sinusférmiger (b) Radius-Zeitverlauf bei Anregung mit
Anregung p,(t) = pgo sin(2w ft) mit f = dem im Fokus des HIFU-Wandlers gemes-
985kHz und pyo = 0,1 MPa. senen Drucksignal aus Abbildung 2.10.

Abbildung 3.5: Vergleich der Modelle bei Anregung mit einem kontinuierlichen Signal
und Ro = 3 pm: RPNNP (——), Herring (— - —), Gilmore (—).

nusférmigen Anregung mit der Resonanzfrequenz f = 985 kHz des HIFU-Senders
und einer relativ geringen Druckamplitude von 0,1 MPa betrachtet. Dies entspricht
beispielsweise den Schallfeldbedingungen in der Nihe der Senderoberfliche. Auch
bei anderen Anwendungsformen von US, wie etwa bei der Bildgebung oder in der
Reinigungstechnik, treten vergleichbare Druckamplituden, jedoch bei anderen Fre-
quenzen, auf. Nach einer Einschwingphase von ca. 8 us, die in Abbildung 3.5(a)
ausgeblendet ist, stellt sich bei der Beriicksichtigung der Kompressibilitit ein der
Anregung folgender stabiler Schwingungszustand ein. Die Ergebnisse der Modelle
von Herring und Gilmore unterscheiden sich hier nicht. Dagegen berechnet das
RPNNP-Modell wiederum einen villig anderen Verlauf der radialen Bewegung.
Selbst bei dieser moderaten Schwingung mit Rmax/Ro = 2,5 erweist sich das
inkompressible Modell damit als ungeniigend. Auf der Grundlage theoretischer
und experimenteller Studien wird gewohnlich ein Verhéltnis von Rmax/Ro = 2 als
Schwelle fiir das Auftreten transienter Kavitation erachtet [Chu05, YC05b]. Die-
se Schwelle wird mit den hier gewédhlten Parametern iiberschritten. Bei Frequen-
zen um 1 MHz sind damit schon relativ niedrige Druckamplituden ausreichend,
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um transiente Kavitation zu induzieren. Im Fokusbereich eines HIFU-Senders tre-
ten deutlich héhere Druckamplituden auf (sieche Abbildung 2.10). Die sich hieraus
ergebende Blasendynamik ist in Abbildung 3.5(b) dargestellt. Dem hochintensi-
ven HIFU-Signal kann die Blase nicht mehr folgen und zeigt ein unregelmifiges
Schwingungsverhalten bzgl. der Expansions- und Kollapsphasen. Im Bereich von
t = 8 us bis zum Kollaps bei t ~ 10 us treten deutliche Unterschiede zwischen den
Ergebnissen der kompressiblen Modelle auf. Danach dominiert der Zuganteil des
HIFU-Signales die Blasendynamik und die Kurven liegen wieder aufeinander.

Die dargestellten Simulationsergebnisse verdeutlichen, dass die Kompressibilitit
der Fliissigkeit bei Anregung von Kavitationsblasen mit therapeutischen US-Sig-
nalen einen sehr starken Einfluss auf das Schwingungsverhalten hat. Dieser Effekt
muss daher in moglichst vollstindiger Form beriicksichtigt werden. Die Verwen-
dung des Gilmore-Modelles zur Beschreibung der Blasendynamik erfiillt diese For-
derung. Alle nachfolgend dargestellten Simulationsergebnisse wurden ausschlieflich
mit der Gilmore-Gleichung berechnet.

3.5 Modellerweiterung durch Austauschprozesse

3.5.1 Einfluss von Wirmeverlusten

In einer Kavitationsblase, die durch eine dufiere Schallanregung in eine Schwingung
versetzt wird, variiert der Gasdruck im Inneren der Blase gemidf Gl. 3.7. Dies
ist im allgemeinen Fall des idealen Gases auch mit einer Temperaturénderung
verbunden. Der entstehende Temperaturgradient zwischen dem Blaseninneren und
der umgebenden Fliissigkeit fiilhrt zu einem thermischen Austausch zwischen der
Blase und ihrer Umgebung. Inwieweit sich dieser Austauschprozess bei den hier
betrachteten Anwendungsfillen auf die Blasendynamik auswirkt, soll im Folgenden
untersucht werden.

Die Fliissigkeit hat im Vergleich zum Gas in der Blase eine hohe spezifische Wir-
mekapazitdt und eine hohe thermische Leitfdhigkeit. Sie kann als unendlich ausge-
dehnter Wérmespeicher angesehen werden. Eine durch die Blasenschwingung ver-
ursachte Temperaturdnderung in der Fliissigkeit kann nach [PCC88] vernachléssigt
werden. Dies fiihrt zu einer wesentlichen Vereinfachung der Problemstellung, da da-
mit ausschlieflich das Temperaturverhalten innerhalb der Blase und nicht auch in
der Fliissigkeit betrachtet werden muss. Die bisherigen Simulationen wurden unter
der Annahme einer adiabatischen Zustandsénderung (x = -y) des Gases durchge-
fiihrt. Bei einem adiabatischen Prozess findet kein Warmeaustausch mit der Umge-
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bung statt. Dies stellt vor allem fiir den sehr schnellen Vorgang des Blasenkollapses
eine gute Naherung dar, da hier der im Vergleich zur Blasendynamik wesentlich
langsamere Prozess der Warmeleitung der zeitlichen Radiusdnderung nicht folgen
kann. Der entstehende Warmefluss iiber die Blasenwand kann in diesem Fall ver-
nachléssigt werden. In der langen Expansionsphase mit langsam verdnderlichem

15
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Abbildung 3.6: Abschnitte ndherungsweise isothermen bzw. adiabatischen Verhaltens
bei der Kavitationsblasendynamik.

Radius dagegen stellt ein isothermes Gasverhalten (x = 1) eine bessere Niherung
dar. Bei einem isothermen Prozess ist die Temperatur konstant, d. h. man geht von
einem idealen Wirmeaustausch mit der Umgebung aus. Abbildung 3.6 verdeut-
licht die Situation anhand der freien ungedampften Schwingung aus Abschnitt 3.4.
Fir die gesamte Dauer einer Blasenbewegung ist weder die adiabatische, noch
die isotherme Annahme erfiillt. Zusétzlich fithrt die hohe Warmeleitfahigkeit und
spezifische Wirmekapazitét der Fliissigkeit zu einem Temperaturausgleich mit ei-
ner konstanten Temperatur am Blasenrand, widhrend im Zentrum der Blase na-
hezu kein Wérmeaustausch stattfindet. Ein Vergleich der Simulationsergebnisse
fiir die bereits unter Abschnitt 3.4 betrachteten typischen akustischen Anregungen
bei unterschiedlichem Gasverhalten ist in Abbildung 3.7 dargestellt. Der Radius-
Zeitverlauf bei Anregung mit einer Stofwelle (Abbildung 3.7(a)) ist nahezu un-
abhéngig von der Zustandsédnderung des Gases innerhalb der Blase. Lediglich in
den Nachschwingungen, die dem starken Blasenkollaps folgen, ergeben sich leich-
te Unterschiede zwischen adiabatischer und isothermer Betrachtung. Daraus lésst
sich schliessen, dass bei pulsférmiger Anregung mit hochintensiven US-Signalen
das Temperaturverhalten des Gases nur einen geringen Einfluss auf die Blasendy-
namik hat. Im Gegensatz hierzu treten bei Anregung mit einem kontinuierlichen
Signal deutliche Unterschiede auf (Abbildung 3.7(b)). Auch hier ergibt sich ein
identisches Schwingungsverhalten bis zum ersten Kollaps, danach hat jedoch die
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(a) Anregung mit dem Lithotripterpuls (b) Anregung mit dem HIFU-Signal aus
aus Abbildung 2.3, Ry = 10 pm. Abbildung 2.10, Rop = 3 um.

Abbildung 3.7: Vergleich der berechneten Blasendynamik bei adiabatischem (—) und
isothermen (——) Gasverhalten fiir unterschiedliche akustische Anregungen.

Zustandsédnderung des Gases einen entscheidenen Einfluss auf den Radiusverlauf.
Durch die dominante akustische Anregung treten lokale Maxima und Minima fiir
isothermes und adiabatisches Verhalten zwar zu nahezu denselben Zeitpunkten
auf, im Absolutbetrag unterscheiden sich die Ergebnisse jedoch erheblich. Bei kon-
tinuierlicher Anregung einer Kavitationsblase hat das thermische Verhalten des
Gases in der Blase einen entscheidenden Einfluss auf die Dynamik. Dies erfordert
die Integration dieses Effektes in das Gesamtmodell.

Vollstindige Modellierung der Wirmeleitung

Bei der Modellierung der Zustandsénderung des Gases wird der Druck innerhalb
der Blase als rdumlich konstant angenommen. Diese N&herung ist auch bei starken
Blasenschwingungen mit groflen Machzahlen fiir den Grofiteil der Bewegung giiltig
[LSS02, MHSS02]. Die zeitliche Anderung des Druckes ergibt sich bei der Annahme
eines idealen Gases und Beriicksichtigung des Wiarmeflusses iiber die Blasenwand

zu

Oy _ 3 | _ 9L
ot _R{W VES,

mit der Temperatur 7" = T'(r,t) im Inneren der Blase und der Wérmeleitfahig-
keit K. Der Warmefluss iiber die Blasenwand wird durch den Term 0T/0r|,._p

~ ey (3.33)
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représentiert. Setzt man den Warmefluss am Blasenrand 07'/0r|,_, = 0, so folgt
aus Gl. 3.33 die adiabatische Zustandsgleichung GI. 3.7 in differentieller Form.
Zur Bestimmung des Warmeflusses am Blasenrand muss die Temperaturverteilung
innerhalb der Blase bekannt sein. Dies erfordert die Losung der Warmeleitungs-
gleichung in Kugelkoordinaten. Fiir den betrachteten Fall mit der Annahme eines
idealen Gases und rdumlich konstantem Druck ergibt sich die Warmeleitungsglei-
chung zu [MT84, PCC88]

v pg |OT 1 OT 1 Opg\ OT| Opg
—L Lo (1K= — —rEL ) — |- =L = V(KVT) . (3.34

7—1T{8t+w% O =DEG: =37 ) ar | T — VIEYT) - (334)
Die zeitliche Druckdnderung dpy/0t aus Gl. 3.33 stellt den Quellterm der Tem-
peraturdnderung dar. Als Randbedingung zur Losung der PDGL 3.34 geht die
konstante Temperatur am Blasenrand ein

T(r=R(t),t)=T., , (3.35)

mit T als Temperatur der Fliissigkeit. Im allgemeinen Fall ist die Warmeleitfdhig-
keit K temperaturabhéngig. Eine analytische Losung von Gl. 3.34 ist nicht méglich.
Zur numerischen Lsung stehen verschiedene Verfahren zur Verfiigung.

Im Rahmen dieser Arbeit wurde Gl. 3.34 zunéchst mit einem impliziten Finiten-
Differenzen Verfahren gelost. Die numerische Umsetzung ist in Anhang A.2.1 be-
schrieben. Fiir Anregungssignale, wie sie unter Abschnitt 3.4 betrachtet wurden,
wird das implizite FD-Verfahren durch die Losung eines kompletten LGS pro Zeit-
schritt sehr ineffizient. Die Simulationsdauer bei typischen Problemstellungen zur
Einzelblasendynamik erhoht sich durch die Implementierung dieses Verfahrens um
einen Faktor 10° bis 10* [SR04]. Alternativ wird in Anhang A.2.2 der Einsatz eines
spektralen Verfahrens betrachtet und gezeigt, dass mit dieser Methode eine deutlich
effizientere Umsetzung erreicht werden kann. Die Idee besteht darin, den gesuch-
ten Temperaturverlauf 7'(r,¢) mit Hilfe linear unabhingiger problemangepasster
Basisfunktionen zu approximieren. Bei einer geeigneten Wahl dieser Ganzbereichs-
funktionen kann der rdumliche Temperaturverlauf innerhalb der Blase schon mit
einer geringen Anzahl von Basisfunktionen sehr gut approximiert werden. Die Ver-
wendung einer mit der Zeit variablen Anzahl von Basisfunktionen bietet eine wei-
tere Optimierungsmoglichkeit. Eine detaillierte Beschreibung des Verfahrens ist in
Anhang A.2.2 gegeben. Durch die Anwendung der spektralen Methode kann die
Rechenzeit fiir typische Problemstellungen deutlich verkiirzt werden, so dass sich
im Vergleich zur Simulation der Einzelblasendynamik ohne Warmeleitung nur noch
eine Rechenzeiterh6hung um einen Faktor 20 bis 30 ergibt [SR04].

Eine Integration der Wérmeleitungsgleichung in das Gesamtmodell ist mit den
vorgestellten numerischen Verfahren prinzipiell méglich, fiihrt jedoch fiir typische



-56- Dynamik einer Kavitationsblase unter Einwirkung hochintensiven Ultraschalls

Problemstellungen zu einer enormen Erhéhung der Rechenzeit. In dieser Arbeit
dient die vollsténdige Umsetzung der Warmeleitungsgleichung dazu, einen Einblick
in das Temperaturverhalten bei der Dynamik einer einzelnen Blase zu erlangen. Auf
der Grundlage der erhaltenen Simulationsergebnisse [SR04| wird eine einfachere
Modellierung des Problems motiviert.

Abbildung 3.8 zeigt beispielhaft die mit einem impliziten FD-Verfahren berechnete
Temperaturentwicklung in einer Kavitationsblase bei sinusformiger Anregung ana-
log zum Beispiel in Abbildung 3.5(a). Man erkennt den starken Temperaturanstieg
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Abbildung 3.8: Mit einem impliziten Verfahren berechnete rdumlich-zeitliche Tempe-
raturentwicklung (rechts) in einer Kavitationsblase bei einer sinusférmigen akustischen
Anregung pq(t) = pgosin(27ft) mit f = 985kHz und pe0 = 0,1 MPa. Die Umgebungs-
temperatur wurde zu 7Ty = 293 K und der Ruheradius zu Ry = 3 um gewahlt; weiter gilt
y = r/R(t). Im linken Bild ist in einer gedrehten Darstellung der Radius-Zeitverlauf ge-
zeigt. Jeweils in den Kollapsphasen steigt die Temperatur innerhalb der Blase fiir kurze
Zeit stark an.

im Inneren der Blase wiahrend der Kollapsphasen. Die Temperatur am Blasenrand
bleibt konstant auf der Temperatur der umgebenden Fliissigkeit. In einer diinnen
Schicht am Blasenrand ergeben sich dadurch grofte Temperaturgradienten, wéh-
rend im Inneren der Blase die Temperatur rdumlich weniger stark variiert. Der in
Abbildung 3.9 dargestellte raumliche Temperaturverlauf zu drei ausgewshlten Zeit-
punkten verdeutlicht dieses Verhalten nochmals. Innerhalb kiirzester Zeit treten
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Abbildung 3.9: Ridumlicher Schnitt durch die Temperaturverteilung im Inneren der Blase
fiir das Beispiel aus Abbildung 3.8; y = r/R(t). Im Zeitabschnitt um den Blasenkollaps
bei t = 3,156 pus treten grofie Temperaturdnderungen auf.

wahrend der Kollapsphase sehr starke Temperaturdnderungen auf. Die rdumliche
Temperaturfunktion zeigt dabei einen glatten Verlauf. Groffe Temperaturgradien-
ten treten lediglich am Blasenrand auf, wihrend im Zentrum der Blase die Tem-
peratur als nahezu riumlich konstant angenommen werden kann. Der Einfluss der
Waérmeleitung auf die Temperatur im Blaseninneren wird wesentlich vom Tempe-
raturverhalten in der Nihe der Blasenwand bestimmt. Diese Erkenntnis stellt die
Motivation fiir das im Folgenden vorgestellte, einfache Modell einer thermischen
Grenzschicht zur Beschreibung des Wirmeaustauschs zwischen Blase und Fliissig-
keit dar. Die mit der numerischen Losung der vollstindigen Warmeleitungsglei-
chung durchgefiihrten Simulationsrechnungen dienen als Referenz zur Beurteilung
der Approximation durch das einfachere Modell.

Modell einer thermischen Grenzschicht

Die Beschreibung von Austauschprozessen zwischen dem Blaseninneren und dem
umgebenden Medium durch mdglichst einfache Modelle stellt einen Kompromiss
dar zwischen der Anforderung, diese Effekte zu beriicksichtigen und dem damit ver-
bundenen hohen numerischen Aufwand. Solche Modelle werden z. B. bei theoreti-
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schen Parameterstudien zur Einzelblasen-Sonolumineszenz ' eingesetzt, welche die
Lichtemission von Kavitationsblasen unter der Variation einer Vielzahl von Para-
metern untersuchen [BHL(2, Yas97|. In der vorliegenden Arbeit ergibt sich bei der
Umsetzung des Gesamtmodelles aufgrund der Berechnung der Blasendynamik in
jedem diskreten Raumpunkt ebenfalls das Problem einer moglichst effizienten Be-
riicksichtigung der Austauschvorgénge. Die im Folgenden beschriebene vereinfachte
Modellierung des Warmeaustausches als Prozess in einer diinnen Grenzschicht am
Blasenrand basiert auf den Arbeiten von TOGEL u.a. [TGPL00, T6g02].

Neben dem thermischen Diffusionsvorgang werden in diesem Abschnitt auch die
Prozesse der Dampf- und Gasdiffusion betrachtet. Die Anderung der Anzahl von
Dampf- und Gasmolekiilen in der Blase fiihrt auf einen zeitveranderlichen Gleich-
gewichtsradius Ro(t). Im Folgenden wird daher, im Gegensatz zur bisher getrenn-
ten Betrachtung des Gas- und Dampfverhaltens in der Blase, das Gemisch aus
einem idealen, nicht kondensierbaren Gas und dem Dampf der umgebenden Fliis-
sigkeit (im Allg. Wasserdampf) als reales Gas betrachtet. Bei einem realen Gas wird
der Einfluss der hohen Molekiilkonzentration in der Kollapsphase beriicksichtigt.
Die Zustandsinderung wird in der Art einer van der Waals-Gleichung formuliert
[T6g02, S.32],[Som52, S. 186]

polt) = et (3.36)

5 [(R(1))? = (Ro()/8.86)°]

Hierbei reprisentieren py(t) den Druck im Gemisch aus Gas und Dampf, kg die
Boltzmann-Konstante, 7'(¢) die als rdumlich konstant angenommene Temperatur
in der Blase und Ny (t) die Summe aus Gas- Ny (¢) und Dampfmolekiilen N, (¢) im
Blaseninneren, Niot(t) = Ng(t)+ Ny (t). Der Term Ro/8.86 in Gl. 3.36 reprisentiert
den Einfluss des endlichen Volumens der Molekiile auf den Gasdruck, welcher bei
der Annahme eines idealen Gases vernachlissigt wird.

Die Temperaturleitfidhigkeit Dn, auch als thermische Diffusivitit bezeichnet, ist
ein Maf fiir die Geschwindigkeit des Temperaturausgleiches. Sie liegt fiir Luft und
Wasserdampf in der GroRenordnung 10~ m?/s [HMS02, S.205]. In der Kollaps-
phase werden bei sehr kleinen Blasenradien (< 1 pum) Geschwindigkeiten der Bla-
senwand erreicht, die ein Mehrfaches der Schallgeschwindigkeit betragen konnen.
Dieser Bewegung kann der thermische Diffusionsprozess nicht folgen und die Tem-
peratur in der Blase kann wihrend der Kollapsphase in guter Ndherung als rdum-
lich homogen betrachtet werden. Ein Wérmeaustausch findet nur in einer sehr
diinnen Randschicht statt. In der Expansionsbewegung dagegen dndert sich der

!Sonolumineszenz: Lichtemission beim Blasenkollaps einer in einem akustischen Resonator
iiber viele Perioden stabil schwingenden Kavitationsblase
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Blasenradius so langsam, dass ein Temperaturausgleich zwischen Blasenrand und
Zentrum moglich ist. Auch in dieser Phase kann die Temperatur ndherungsweise
als rdumlich konstant angenommen werden.

Dies ist die Grundlage fiir das Modell einer thermischen Grenzschicht, die als Rand-
werte die konstante Temperatur 7, am Blasenrand und die homogene Temperatur
T im Blaseninneren besitzt. In Abbildung 3.10 ist das vereinfachte Modell dar-
gestellt. Die Dicke d¢n dieser Grenzschicht wird iiber die momentane thermische

Ty = konst.

dgn: thermische Grenzschicht

Abbildung 3.10: Modell einer thermischen Grenzschicht zur Beschreibung des Warme-
austausches zwischen Blase und Fliissigkeit.

Eindringtiefe bestimmt und ergibt sich zu [TGPLO0]

dyn = min E, % . (3.37)
™\ IR

Fiir den Warmefluss iiber die Grenzschicht folgt mit der Warmeleitfdhigkeit Kmix

0Q _ , p2p  OT
ot~ TR Kmix

Ty —T
din

~ 47 R? Kmix (3.38)

r=R

Die Temperaturleitfdhigkeit Dyy fiir das Gasgemisch berechnet sich allgemein aus
Dy = Kmix/(PmixCp,mix). Im Gegensatz zur Dichte pmix und Wirmekapazitét
Cp, mix existiert keine theoretisch begriindete Gleichung zur Berechnung der Wir-
meleitfahigkeit eines Gemisches aus polyatomaren Gasen [HCB64, S. 533|. Zur Be-
stimmung von Knix wird der in [HCB64, S.534 ff.] beschriebene semi-empirische
Ansatz verwendet. Neben dem Wérmefluss iiber den Blasenrand wird die zeit-
liche Temperaturédnderung in der Blase durch die Volumenarbeit (p,V) und die
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Anderung der inneren Energie und Enthalpie der Molekiile (AFE) [Tég02, S. 34]
bestimmt,

oT _ 109 pov A

ot~ oot Coot G (3:39)
8 @k/T ON,

AE = 2Tg——T TZ(e@k/T ) T (3.40)
f @k/TQGk/T

c, = éNngJr +Z<m Noks . (3.41)

Die Oy stellen die charakteristischen Schwingungstemperaturen fiir die Freiheits-
grade der Translation und Rotation der Molekiilbewegung dar [Fay65], f, ist die
Anzahl der Freiheitsgrade des nichtkondensierbaren Gases.
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(a) Sinusférmige akustische Anregung (b) Sinusférmige akustische Anregung
Pa(t) = pgosin(27ft) mit f = 985kHz, Pa(t) = peosin(2wft) mit f = 1MHaz,
Pao = 0,1MPa und Ry = 3pum (vergl. Pao = 0,1 MPa und Rp = 10 pm.

auch Abbildung 3.5(a)).

Abbildung 3.11: Vergleich der berechneten Blasendynamik zwischen adiabatischem (—
—) Gasverhalten und mit Beriicksichtigung der Wérmeleitung. Der mit der vollstindigen
Losung der PDGL 3.34 (——) berechnete dimpfende Einfluss auf den Radius-Zeitverlauf
wird durch das einfache Modell einer thermischen Grenzschicht (—) gut approximiert.

Zur Bestimmung der Temperatur in der Blase und des Wérmeaustausches mit
der Fliissigkeit miissen bei diesem vereinfachten Modell nur gewthnliche DGLn
anstelle der PDGL 3.34 gelost werden. Dies fiihrt zu einem deutlich geringeren
numerischen Aufwand. Die DGL 3.39 lésst sich dariiber hinaus in einfacher Weise
in das Runge-Kutta-Verfahren zur Losung der Bewegungsgleichung integrieren.
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Abbildung 3.11 zeigt den Einfluss der Wérmeleitung auf den Radius-Zeitverlauf.
Der Wérmeverlust in der Kollapsphase fiihrt, im Vergleich zur Berechnung mit
einem adiabatischen Gasverhalten, zu einer Schwingungsddmpfung. Dieser Effekt
wird auch durch das einfache Modell einer thermischen Grenzschicht gut approxi-
miert.

3.5.2 Einfluss der Dampfdiffusion

Bei den bisherigen Betrachtungen wurde der Dampfdruck in der Blase als konstant
angenommen. Dem liegt die Annahme zugrunde, dass die an der Grenzschicht zwi-
schen Blaseninnerem und Fliissigkeit stattfindende Verdampfung und Kondensa-
tion sehr schnell ablaufende Vorgénge sind und sich damit der Dampfdruck im
Inneren der Blase stets im Gleichgewicht mit dem konstanten Dampfdruck an der
Blasenwand befindet. Neben diesem Prozess muss jedoch auch der Massentransport
der Dampfmolekiile zwischen Blasenwand und Zentrum beriicksichtigt werden, die
Dampfdiffusion. Durch einen Vergleich der Zeitskalen zwischen dem Vorgang der
Verdampfung bzw. Kondensation und dem Diffusionsvorgang kann gezeigt wer-
den, dass der Dampfaustausch zwischen Blase und Fliissigkeit immer durch den
Diffusionsvorgang beschrinkt wird [BHLO02]. Eine vollstindige Modellierung des
Transportprozesses setzt damit, analog zum Wirmeverhalten, die Losung einer
Diffusionsgleichung fiir das Blaseninnere voraus. Fiir den hierfiir erforderlichen
numerischen Aufwand gelten dieselben Uberlegungen wie unter Abschnitt 3.5.1.
Aufgrund der Analogie wird auch fiir die Beriicksichtigung der Dampfdiffusion das
in Abschnitt 3.5.1 vorgestellte Grenzschichtmodell eingesetzt. Die Dicke der Grenz-
schicht dy qig wird in diesem Fall vom Diffusionskoeffizienten D, qig bestimmt

(3.42)

R |RDy aix
m |R|

dv,qif = min <—,

Dieser kann mit Hilfe der kinetischen Gastheorie als effektive Diffusionskonstante
in einer Mischung aus Gas- und Dampfpartikeln berechnet werden [HCB64, S. 539].
Die Anzahldichte der Dampfmolekiile n, = N, /V kann am Blasenrand wegen der
konstanten Fliissigkeitstemperatur zu

po(T2)
ksT, ’

(3.43)

Ny, R =

berechnet werden. Fiir die zeitliche Anderung der Anzahl von Dampfpartikeln in
der Blase ergibt sich damit

ON,
ot

= 47TR2Dv,dif¥ % ~ 47rR2Dv,dig
or |,_r dy,dift

Ny, R — Ny

(3.44)
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dvqisr: Diffusions-Grenzschicht

Abbildung 3.12: Modell einer Diffusions-Grenzschicht zur Beriicksichtigung der zeitli-
chen Anderung des Dampfdruckes.

In [T6g02] wurde das hier umgesetzte Grenzschicht-Modell durch den Vergleich
von Simulationsergebnissen mit einem auf den vollstéindigen partiellen DGL be-
ruhenden Modell [SS00] verifiziert. Bei einer kontinuierlichen Anregung fiihrt die

v/
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(a) Anregung mit dem HIFU-Signal aus
Abbildung 2.10, Ry = 3 pm.

(b) Anregung mit dem Lithotripterpuls
aus Abbildung 2.3, Ry = 10 um.

Abbildung 3.13: Vergleich der berechneten Blasendynamik zwischen adiabatischem Gas-
verhalten (—) und mit Beriicksichtigung der Wirmeleitung und Dampfdiffusion (——) fiir

unterschiedliche akustische Anregungen. In Abbildung 3.13(a) ist zusétzlich der Verlauf
des zeitverdnderlichen Ruheradius Ro(t) (— - —) dargestellt.
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Beriicksichtigung eines verdnderlichen Dampfanteiles zu einem im Mittel gréfieren
Gleichgewichtsradius (Abbildung 3.13(a)). Der Einfluss bei der Anregung mit ei-
ner Stofwelle beschrénkt sich hauptsichlich auf die Kollapsphase und die folgenden
Nachschwingungen. Wahrend der langen Expansionsphase verdampft an der Bla-
senwand sehr viel Fliissigkeit in die Blase. Dieser Dampf kann beim starken tran-
sienten Kollaps, aufgrund des vergleichsweise langsamen Diffusionsprozesses zwi-
schen Blasenzentrum und Blasenwand, nicht komplett kondensieren [MT94, SS00].
Die minimal erreichten Radien beim Blasenkollaps sind durch die verbleibenden
Dampfmoleiile im Vergleich zum Fall eines konstanten Dampfdruckes gréfier. Der
Blasenkollaps wird schwicher und die folgenden Nachschwingungen werden gro-
Rer (Abbildung 3.13(b)). In [MHSS02] wurde durch den Vergleich zwischen einer
optisch gemessenen und einer gerechneten Einzelblasendynamik bei Anregung mit
einem Lithoptripterpuls gezeigt, dass die Beriicksichtigung des zeitverdnderlichen
Dampfanteiles, neben der Warmeleitung, fiir die korrekte numerische Approxima-
tion der Blasendynamik notwendig ist.

3.5.3 Einfluss der Gasdiffusion

Neben dem Dampf der umgebenden Fliissigkeit befinden sich Molekiile von Ga-
sen, wie Sauerstoff, Stickstoff oder Edelgase in der Blase. In guter N&herung kann
Luft, mit den sich aus der Zusammensetzung der Einzelgase ergebenden physikali-
schen Parametern, zur Beschreibung des Gasgemisches angenommen werden. Die
bei der Kavitation auftretenden Temperaturen im Blaseninneren liegen weit {iber
den kritischen Temperaturen der Gase, so dass auch durch hichste Driicke keine
Kondensation stattfindet. In der umgebenden Fliissigkeit ist die Luft mit einer be-
stimmten Konzentration gelost. In Abhingigkeit der Blasenschwingung &ndert sich
der Gasdruck im Inneren der Blase und es erfolgt ein Austauschprozess von Gas
zwischen der Fliissigkeit und dem Blaseninneren. In der Expansionsphase diffun-
diert Gas aus der Fliissigkeit in die Blase, in der Kollapsphase umgekehrt. Durch
den stark nichtlinearen Prozess stellt sich {iber mehrere Schwingungen eine sog.
gerichtete Diffusion (,rectified diffusion®) ein. In der Wachstumsphase kann iiber
die sehr grofle Oberfliche wesentlich mehr Gas in die Blase diffundieren, als sie in
der Kollapsphase verliert. Dies fiihrt zu einem Nettogasfluss in die Blase.

Im Gegensatz zur Modellierung der Prozesse von Wirmeleitung und Dampfdif-
fusion kann bei der Gasdiffusion nicht von einer konstanten Randbedingung an
der Blasenwand ausgegangen werden. Die Gaskonzentration in der die Blase um-
gebenden Fliissigkeitsschicht hdngt, neben dem Gasaustausch zwischen Blase und
Fliissigkeit, auch von der Blasenbewegung ab. In der Kompressionsphase der Blase
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Abbildung 3.14: Einfluss der Gasdiffusion auf die Blasenschwingung bei sinusférmiger
Anregung pq(t) = peo sin(27 ft) mit f = 985kHz und peo = 0, 1 MPa.

wird diese Fliissigkeitsschicht gedehnt und die Gaskonzentration in der N&he des
Blasenrandes wird geringer, in der Expansionsphase wird die Fliissigkeitsschicht
um die Blase komprimiert und die Gaskonzentration steigt. Dies unterstiitzt den
oben beschriebenen Effekt der gerichteten Diffusion und fithrt dazu, dass bei der
Modellierung der Gasdiffusion der Diffusionsvorgang in der umgebenden Fliissig-
keit betrachtet werden muss [MBO01]. Die Diffusionskonstante von Luft in Wasser
betrigt 2,4 - 107° m?/s [MB01, SKBT02] und ist damit um mehrere Gréfenord-
nungen kleiner als der mit dem Ansatz aus Abschnitt 3.5.2 berechnete Wert Dy qig
fiir die Diffusion von Gas in einer Mischung aus Gas (Luft) und Wasserdampf
Dggig = Dy,aig ~ 1,7 - 107° m2/s. Damit wird der Prozess der Gasdiffusion durch
den Diffusionsvorgang in der Fliissigkeit beschréinkt und im Inneren der Blase
kann die Gaskonzentration als rdumlich konstant angenommen werden. In dieser
Arbeit erfolgt die Integration der Gasdiffusion in das Modell zur Einzelblasendy-
namik nach einem Ansatz von ELLER und FLYNN [EF65]. Die Vorgehensweise ist
in Anhang A.3 beschrieben. Dieser Ansatz fiihrt auf eine Faltungsbeziehung zur
Berechnung des Gasaustausches zwischen Blase und Fliissigkeit. Zur Losung des
Diffusionsproblems muss die komplette Historie der Blasenbewegung gespeichert
werden. Fiir die numerische Umsetzung der Blasendynamik in dem Gesamtmo-
dell eines Blasen-Fliissigkeitsgemisches fiihrt dies zu einem erheblichen Speicher-
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und Rechenaufwand. Abbildung 3.14 zeigt den Einfluss der Gasdiffusion bei einer
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(a) Rechnung mit einer Gaskonzentration
im Fluid von 20% der Séttigungskonzen-
tration.

(b) Rechnung mit einer Gaskonzentration
im Fluid von 90% der Séttigungskonzen-
tration.

Abbildung 3.15: Berechneter Radius-Zeitverlauf mit (——) bzw. ohne (—) Gasdiffusion
bei Anregung mit dem Lithotripterpuls aus Abbildung 2.3, Rp = 10 um. Wirmeleitung
und Dampfdiffusion sind jeweils beriicksichtigt.

sinusférmigen Anregung. Die Effekte der Warmeleitung und der Dampfdiffusion
wurden dabei jeweils in Form des beschriebenen Randschichtmodelles beriicksich-
tigt. Der im Vergleich zur Blasendynamik langsame Vorgang der Gasdiffusion in der
Fliissigkeit bewirkt, durch den Effekt der gerichteten Diffusion, erst iiber mehrere
Perioden eine stetige Erhchung des Gasanteils in der Blase (Abbildung 3.14(b)).
Der Einfluss auf die Blasendynamik ist gering (Abbildung 3.14(a)). Er hingt jedoch
auch von der Konzentration geldster Gase in der Fliissigkeit ab, wie Abbildung 3.15
zeigt. Bei der Anregung mit einer Stofwelle wirkt sich die Gasdiffusion erst nach
dem ersten Kollaps aus. Eine hdhere Konzentration geloster Gase im umgebenden
Fluid fiihrt zu einer erhéhten Diffusion von Gas aus der Fliissigkeit in die Blase
und letztlich zu einem schwicheren Blasenkollaps mit groferen Nachschwingun-
gen (Abbildung 3.15(b)). Bei therapeutischen US-Gerdten wird als Medium zur
Schallankopplung an den Korper meist entgastes Wasser eingesetzt. Auch bei den
in dieser Arbeit durchgefiihrten Experimenten wurde iiberwiegend mit entgastem
Wasser gearbeitet, so dass, in Anbetracht des hohen numerischen Aufwandes und
des vergleichsweise geringen Einflusses auf die Blasendynamik, die Gasdiffusion im
Gesamtmodell vernachldssigt wird.
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3.6 Zusammenfassung des Kapitels

Durch die neuartige Kombination verschiedener Ansétze zur Modellierung der phy-
sikalischen Prozesse bei der Einzelblasendynamik wurde in diesem Kapitel ein pro-
blemangepasstes Modell entwickelt, das alle relevanten Einfliisse auf die sphérische
Blasendynamik bei therapeutischer Ultraschallanregung beriicksichtigt und gleich-
zeitig eine effiziente Berechnung im Rahmen des Gesamtmodelles erlaubt.

Die Simulationsergebnisse zeigen, dass die moglichst umfassende Beriicksichtigung
der Kompressibilitét der Fliissigkeit bei therapeutischer Ultraschallanregung ent-
scheidend ist fiir die korrekte Beschreibung der Einzelblasendynamik. Dies erfor-
dert die numerische Umsetzung des Gilmore-Modelles aus Abschnitt 3.2.3 zur Be-
rechnung der mechanischen Schwingungsbewegung. Vor allem bei kontinuierlicher
Schallanregung ist der Wirmeaustausch zwischen dem Blaseninneren und dem
umgebenden Fluid von Bedeutung fiir die Blasenschwingung. Der Vorgang des
Massentransportes von Gas- oder Dampfmolekiilen wirkt sich bei langen Expansi-
onsphasen, wie sie z. B. bei der Anregung mit pulsférmigen Signalen auftreten, aus.
Eine vollsténdige Integration dieser Austauschprozesse, durch Umsetzung der sie
beschreibenden PDGL, ist mit einem sehr hohen numerischen Aufwand verbunden,
was fiir die geplante Integration der Einzelblasendynamik in das Gesamtmodell
nicht tolerierbar ist. Die Effekte der Warmeleitung und Dampfdiffusion wurden da-
her mit Hilfe eines Grenzschichtmodelles in einfacher Art in das Einzelblasenmodell
integriert, die Gasdiffusion wird aufgrund des vergleichsweise geringen Einflusses
vernachlissigt. Die Giiltigkeit dieser Approximationen wurde in den Abschnitten
3.5.1 bis 3.5.3 anhand von Simulationen fiir typische US-Anregungen bestatigt.

Eine Erweiterung des Verfahrens zur Berechnung der Kavitationsblasendynamik
in viskoelastischen Materialien, wie etwa Korpergewebe oder beim Einsatz von
Kontrastmitteln, kann durch eine einfache Integration eines Zusatztermes in die
Bewegungsgleichung [SSCF05, YC05b]|, der die Scherspannungen im Material re-
prasentiert, erreicht werden. In [YCO05a| wird gezeigt, dass der ddmpfende Einfluss
einer viskoelastischen Umgebung mit zunehmender Amplitude des Anregungssi-
gnales immer geringer wird, so dass bei hochintensivem therapeutischen US die
Berechnungen mit Wasser als die Blase umgebendes Medium in erster Nadherung
auch fiir Anwendungen in Gewebe verwendet werden kdnnen.



4 Modellierung der Ultraschallausbreitung in
Blasen-Fliissigkeitsgemischen

In den vorangegangenen Kapiteln wurden Modelle zur Beschreibung der nichtli-
nearen US-Ausbreitung im idealen Fluid (Kapitel 2) und der Dynamik einzelner
Kavitationsblasen (Kapitel 3) hergeleitet. Zur Berechnung der Wechselwirkungen
zwischen US-Ausbreitung und Kavitationsblasen werden in diesem Kapitel beide
Teilmodelle in geeigneter Weise zusammengefiihrt. Das vorgestellte Gesamtmodell
erlaubt erstmals die selbstkonsistente Berechnung der Ausbreitung therapeutischen
Ultraschalls in kavitierenden Blasenfeldern, sowohl fiir pulsformige als auch fiir si-
nusférmige US-Signale.

Das durch Kavitation bei therapeutischem US entstehende Gemisch aus Fliissigkeit
und Blasen stellt fiir die Schallausbreitung ein inhomogenes Medium mit dynami-
schen Materialeigenschaften dar. In der vorliegenden Arbeit wird dieses Ausbrei-
tungsmedium als Zwei-Phasen-Gemisch modelliert, das sich aus einer Fliissigkeit
(kontinuierliche Flissigkeitsphase) und den sich darin befindlichen verteilten Bla-
sen (disperse Gasphase) zusammensetzt. Dabei wird die Annahme getroffen, dass
der volumetrische Gasanteil im Gemisch klein ist im Verhéltnis zum Fliissigkeits-
anteil. Auf eine detaillierte mathematische Herleitung der Modellgleichungen wird
an dieser Stelle verzichtet und auf die entsprechenden Literaturstellen verwiesen.
Dieses Kapitel dient der Darstellung der fiir das Verstindnis des Gesamtmodells
wesentlichen Ansitze und Gleichungen.

Zur numerischen Modellierung der Wellenausbreitung im beschriebenen Zwei-Phasen-
Gemisch sind grundsétzlich zwei verschiedene Ansétze moglich [Sch95]:

e Ein diskreter Ansatz, bei dem die Dynamik einzelner Kavitationsblasen ent-
lang ihrer Bahnkurve verfolgt wird (Lagrangesche Beschreibung). Die Kopp-
lung der beiden Phasen wird hier iiber die Randbedingungen an den Pha-
sengrenzen direkt umgesetzt.

e Ein kontinuierlicher Ansatz bei dem der Blasenradius R(Z,t) und die Bla-
sendichte n(Z,t) als Feldgrofen aufgefasst werden (Eulersche Beschreibung).
Die Kopplung zwischen den Blasen und dem Schallfeld erfolgt durch eine
geeignete Mittelung.

67
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4.1 Kontinuierliches Zwei-Phasen-Gemisch

Die numerische Berechnung der translatorischen Bewegung und des Schwingungs-
verhaltens einer Vielzahl von diskreten Blasen in einer Fliissigkeit (Lagrange-
Methode) ist, aufgrund der Komplexitét des Problems, fiir typische Therapiesi-
tuationen mit einem enormen Rechenaufwand verbunden. Fiir die betrachteten
Anwendungsfille kann vor Einwirkung der Schallausbreitung von einer Gleichver-
teilung der Blasenkeime ausgegangen werden. Probleme, bei denen die Losung nicht
stark vom Anfangszustand der rdumlichen Blasenverteilung abhéngt, lassen sich
numerisch mit wesentlich geringerem Aufwand mit einer Euler-Methode umsetzen
[Tan04]. In der vorliegenden Arbeit wird daher ein Euler-Verfahren angewandt.

Der verwendete Kontinuumsansatz ist nur giiltig, solange die rdumlichen Ande-
rungen der Feldgrofen Blasendichte und Blasenradius klein sind im Vergleich zur
Grofenordnung, in der bedeutende riumliche Anderungen der Schallfeldgréfen
Druck und Schnelle auftreten.

Bei Anwendungen therapeutischen Ultraschalls laufen die Vorginge der Blasendy-
namik und der Schallausbreitung auf zwei rdumlich stark unterschiedlichen Gro-
fenskalen ab. Dies ist in Abbildung 4.1 dargestellt. Die in dieser Arbeit eingesetz-

- =
-
A e D
.\\\\ /)
I \
\)N"\ \ e,
\/ \. I ~ (N ~_

Abbildung 4.1: Makro-, Meso- und Mikroskala (von links nach rechts) mit den charak-
teristischen Gréfen Wellenlinge X\, Inter-Blasenabstand D und Blasenradius R.

ten Pulsschallsender erzeugen Signale mit Pulslingen in der Gréfenordnung von
einigen Millimetern (Abbildung 2.2 und Abbildung 2.6). Lediglich in der Fokus-
region treten bei aufgesteilten Stofiwellen bedeutende Druckdnderungen auch in
kleinerer Distanz auf (Abbildung 2.3 und Abbildung 2.7). Typische CW-Gerite
arbeiten bei Frequenzen von ein bis wenigen MHz mit entsprechenden Wellenlan-
gen (f = 1MHz = A = 1,5mm mit ¢o = 1500m/s) der Signale im Bereich um
1mm. Die Wellenlénge ist damit auch bei Anregung mit stark fokussierten hochin-
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tensiven CW-Signalen immer um ein Vielfaches grofer als der Blasenradius (vergl.
z. B. Abbildung 3.13(a)) in der Gréfenordnung von Mikrometern. Bei pulsformi-
ger Anregung konnen die Kavitationsblasen Maximalradien in der Gréfenordnung
eines Millimeters erreichen (Abbildung 3.13(b)). Der Blasenradius kann in diesem
Fall nicht mehr als klein gegeniiber den riumlichen Anderungen des Schallfeldes
angenommen werden. Die starke Blasenexpansion im Bereich um den Fokus erfolgt
zeitlich jedoch lange nachdem der anregende Schallpuls die Blase passiert hat, und
iibt damit keinen Einfluss mehr auf die Schallausbreitung aus. In Regionen aufer-
halb des Fokusvolumens, wo geringere Zuganteile auftreten und keine Aufsteilung
des Schallpulses erfolgt, bleiben die erreichten Maximalradien klein gegeniiber der
Pulslinge [MBO1]. Insgesamt ist damit fiir die betrachteten Anwendungsfille die
Annahme erfiillt, dass der Blasenradius stets klein bleibt im Vergleich zu den rdum-
lichen Anderungen der Schallfeldgréfien. Das Blasen-Fliissigkeitsgemisch kann da-
mit als kontinuierliches, inhomogenes Medium modelliert werden. Die Gesamtdich-
te des Gemisches wird dabei von der Dichte der Fliissigkeit und die Kompressibi-
litdt vom Gasanteil bestimmt.

Eine Betrachtung des Gemisches als homogenes Medium (wie etwa in [Wij68])
ist nur zuldssig, wenn neben der oben eingefithrten Bedingung bzgl. der Grofen-
ordnungen zusitzlich alle auftretenden Frequenzen weit unterhalb der niedrigsten
Resonanzfrequenz aller Blasen liegen, so dass nur der totale Gasgehalt pro Volu-
men die Gemischeigenschaften bestimmt und nicht die Verteilung des Gasgehaltes
iber die Blasen einer bestimmten Gréfie. Diese Voraussetzung ist bei den in dieser
Arbeit betrachteten Problemstellungen nicht erfiillt.

Bei der hier verwendeten strukturellen Betrachtung ([NPS93, Nig91]) mit der Glie-
derung in verschiedene Gréfienhierarchien, wie in Abbildung 4.1 dargestellt, miissen
die Eigenschaften der Schallausbreitung auf der sog. Makroskala daher in geeigne-
ter Weise mit der Blasendynamik (Mikroskala) gekoppelt werden. Dies geschieht
durch eine Mittelung auf der Mesoskala in der Gréfienordnung des Blasenabstandes
D.

4.2 Gemittelte Modellgleichungen

Bei der Modellierung des Blasen-Fliissigkeitsgemisches als kontinuierliches Medium
wird der Blasenradius R(Z,t) als Feldgrofe aufgefasst und beschreibt einen mitt-
leren Blasenradius in der Umgebung des Punktes Z. Mit der lokalen Blasendichte
n(Z,t) ergibt sich unter der Annahme kugelférmiger Einzelblasen der volumetrische
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Gasanteil 5(%,t) zu
3= ngi” . (4.1)

Diese Gleichung gilt unter der Voraussetzung einer Anfangsverteilung mit gleichen
Blasenradien im betrachteten Mittelungsvolumen. Soll ein Gemisch modelliert wer-
den, das Blasen unterschiedlicher Grofe enthélt, so wird

dn = f(a;Z)da , (4.2)

als Anzahldichte von Blasen mit einem Gleichgewichtsradius zwischen a und a+ da
bei der GréRenverteilung f(a; &) definiert, womit fiir den Gasanteil 3 folgt

8= %71’/0 R*(a; @, ) f(a; &) da . (4.3)

In diesem Fall bezeichnet R(a;Z,t) den Radius einer Blase am Ort Z zum Zeit-
punkt ¢ mit dem Gleichgewichtsradius a. Auf die im Folgenden vorgestellten Be-
schreibungsgleichungen fiir ein Zwei-Phasen-Gemisch wirkt sich die Betrachtung
in Form von Gl. 4.3 nicht aus, es muss lediglich an jedem Punkt 7 fiir jede Bla-
sengrofie a jeweils eine radiale Bewegungsgleichung gelost werden. Aufgrund der
geringen Kenntnisse (siehe auch Abschnitt 3.1.1) iiber realistische Blasenverteilun-
gen im ruhenden Medium (Blasenkeime), wird in den meisten Arbeiten eine enge
Verteilung um einen bestimmten Blasenradius bzw. ein einziger Blasenradius als
Anfangsbedingung gewé#hlt. In diesem Fall erfolgt die Berechnung des Gasanteils
mit Gl. 4.1, was wie erwdhnt jedoch keine allgemeine Einschrinkung des Modells
darstellt.

Zur Herleitung der Beschreibungsgleichungen fiir ein disperses Zwei-Phasen-
Gemisch existiert eine Vielzahl von Arbeiten [Bat74, BG90, BW84, CF47, Nig79,
Pro01, ZP94a, ZP94b]. Diese basieren auf der Beschreibung der dispersen Phase
als Streukorper fiir die Schallausbreitung [CF47] bzw. auf der Herleitung von Mo-
dellgleichungen fiir das Gemisch durch Anwendung statistischer Ensemble- [BW84,
ZP94a, ZP94b] oder Volumen-Mittelung [BG90, Nig79]. Durch die Mittelung wer-
den die auf der Mikroskala diskreten Grofien, wie der Blasenradius oder der Druck
in der Gas- bzw. Flissigkeitsphase, in rdumlich kontinuierliche Funktionen iiber-
fiihrt.

Bei der Volumenmittelung werden die Beschreibungsgleichungen fiir das Zwei-
Phasen-Gemisch durch die Mittelung der Erhaltungsgleichungen fiir jede Einzel-
phase iiber das von dieser Phase eingenommene Volumen bestimmt. Fiir eine Grofie
wy der Fliissigkeitsphase ergibt sich die volumengemittelte Grofie (w¢) aus

<’wz> = %/V wedV . (4.4)
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V; stellt dabei das von der Fliissigkeitsphase eingenommene Volumen dar.

Bei der statistischen Mittelung betrachtet man ein Ensemble von Blasen-Fliissig-
keitsgemischen mit einer Anzahl von N nicht unterscheidbaren Blasen in einem
umgebenden Fluid. Jede mogliche Konfiguration C" dieses Systems ist gekenn-
zeichnet durch den Zustand der einzelnen Phasen (z.B. Position und Geschwin-
digkeit der Blasen) und tritt mit einer gewissen Wahrscheinlichkeit P(N;t) auf.
Damit lasst sich auch jede physikalische Grofe w des Zwei-Phasen-Gemisches als
Funktion f = f(&,t; N) einer bestimmten Konfiguration beschreiben. Eine ge-
mittelte Zustandsgrofe wird schlieflich durch die Mittelung iiber alle moglichen
Konfigurationen (Ensemble) erreicht. Beispielsweise folgt wiederum fiir eine Grifte
der Fliissigkeitsphase we = f¢(Z,t; N) [ZP94a, ZP94b]

(we) = ﬁ / dCN ol 6 N)xe(# NYP(N: 1) (4.5)

Die geometrische Indikatorfunktion x.(Z; N) hingt von der Konfiguration und dem
betrachteten Ort Z ab und gibt an, ob sich der Punkt Z in der fliissigen (x¢ = 1)
oder gasférmigen (x, = 0) Phase befindet [ZP94a, ZP94b].

In dieser Arbeit werden, auf Grundlage der in Abschnitt 3.1.1 vorgestellten typi-
schen Werte fiir Blasendichte und Blasengréfienverteilung, fiir das Blasen-Fliissig-
keitsgemisch die folgenden Annahmen getroffen: Der volumetrische Gasanteil bleibt
klein (8 < 1), d.h. die Blasendichte ist so gering, dass direkte Interaktionen
zwischen den Blasen vernachléssigt werden konnen. Effekte, die bei hoher Bla-
sendichte auftreten, wie eine Beeinflussung der Blasendynamik einer Blase durch
das Schwingungsverhalten und damit die Kraftwirkung (durch Schallabstrahlung)
einer benachbarten Blase [Kut98|, werden nicht erfasst. Als Anfangsbedingung
werden rédumlich homogen verteilte Blasen mit einem bestimmten Ruheradius an-
genommen. Die Relativbewegung zwischen den Blasen und der Fliissigkeit wird
beriicksichtigt. Unter diesen Voraussetzungen fiihren alle oben erwdhnten Ansétze
unter linearen Bedingungen auf dieselben Grundgleichungen. Bei Beriicksichtigung
nichtlinearer Terme, wie in dieser Arbeit erforderlich, erhdlt man bei Anwendung
von Ensemble- oder Volumenmittelung dieselben Modellgleichungen, der Ansatz
iiber eine Beschreibung der Blasen als Streukdrper ist hier nicht mehr ausreichend
[Bre9d5, Pro01, Tan04, ZP94b].

Im Folgenden wird die Mittelung einer physikalischen Groéfie, unabhéngig von der
Art des Mittelungsverfahrens, durch () gekennzeichnet. Die Erhaltungsgrofien des
Zwei-Phasen-Gemisches sind, wie schon beim idealen Fluid in Abschnitt 2.1, die
Masse und der Impuls. Mit dem volumetrischen Gasanteil 3 gilt fiir die Dichte p
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und die Impulsdichte p@i des Gemisches
() = (1 =0)pe) + Blpg) (4.6)
(pu) = (1 —PB)(petic) + Bpgtig) - (4.7)

Hierbei kennzeichnen die Indizes ¢ und g Grofen der Flissigkeits- bzw. Gasphase.
Mit den Voraussetzungen py < p¢ und § < 1 konnen GI. 4.6 und GI. 4.7 durch

() =~ (1=0B)(pe) (4.8)
(pu) ~ (1= PB)(petic) (4.9)
approximiert werden. Die Gleichung zur Massenerhaltung fiir das Gemisch lautet
D)+t =0 (410)

mit der mittleren Schnelle [BW84, ZP94a)|
(@) = (1= B){de) + Blig) - (4.11)

Die Gleichung zur Impulserhaltung wird ebenfalls direkt als gemittelte Gleichung
fiir das Zwei-Phasen-Gemisch aufgestellt. Eine Betrachtung der Impulserhaltung
der Einzelphasen wiirde die Integration der Wechselwirkungskrifte zwischen den
Phasen in der Erhaltungsgleichung jeder Einzelphase erfordern. Bisher konnte keine
geschlossene Beschreibung fiir die verschiedenen Wechselwirkungseffekte entwickelt
werden [BW84]. Durch die Mittelung der Impulserhaltung iiber das gesamte Ge-
misch wird dieses Problem vermieden. Es ergibt sich [BW84, Omt87]

%(PTM + V- pigty) =
= i =9 o (#+ J0 - 07 ) - @0 )| - @)

Die Terme innerhalb der eckigen Klammer in Gl. 4.12 resultieren aus der Relativbe-
wegung der beiden Phasen: der zu R? proportionale Term beschreibt den Einfluss
der Volumendnderung der Blasen, wiahrend der andere Term von der translato-
rischen Relativbewegung zwischen Blasen und Fliissigkeit herriihrt. Der mittlere
Druck (p) im Gemisch ergibt sich zu [BW84]

(8) = (1= B)(p0) + Blpa) — 25 - (4.13)

Die bisher vorgestellten Gleichungen zur Beschreibung der US-Ausbreitung in ei-
nem Blasen-Fliissigkeitsgemisch werden ergénzt durch die Zustandsgleichungen fiir
den Druck in der jeweiligen Phase, sowie durch die Bewegungsgleichung zur Bla-
sendynamik. Diese wurden in den Kapiteln 2 und 3 hergeleitet.
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Die im ruhenden Zustand des Gemisches als rdumlich homogen angenommene Bla-
sendichte wird sich durch die Kraftwirkung des Schallfeldes auf die Blasen, sowie
durch den transienten Kollaps von Kavitationsblasen verédndern. Zur Entstehung
von Kavitationsblasen (Nukleation) gibt es bis heute keine verifizierten Modelle
(vergl. Abschnitt 3.1.1). Gleiches gilt fiir das Auflésen bzw. den Zerfall von Ka-
vitationsblasen, z. B. durch Teilung einer grofieren Blase in mehrere kleinere nach
einem Blasenkollaps und anschliefender Ausdiffusion. In dieser Arbeit werden diese
Prozesse vernachléssigt und es wird von einer konstanten Blasenanzahl ausgegan-
gen. Dies hat zur Folge, dass die zeitliche Anderung der lokalen Blasendichte nur
durch eine rdumliche Bewegung der Blasen verursacht werden kann. Damit gilt
auch fiir die Blasenanzahl eine Erhaltungsgleichung in der Form

on R
%V (i) =0 (414)

Das System ist damit jedoch noch unterbestimmt. Es wird vervollstdndigt durch
eine Gleichung, welche die Relativbewegung der beiden Phasen beschreibt. Aus-
gangspunkt zur Herleitung dieser Gleichung ist die Annahme, dass die Molekiilmas-
se der Gase in der Blase vernachldssigbar klein ist, und die Blase somit als masselos
betrachtet werden kann. Im Mittel miissen damit alle auf die Blase einwirkenden
Kréfte verschwinden. Als Krifte wirken in diesem Fall die primédre Bjerknes-Kraft

(Fo) = ~(RV) (4.15)

welche die gemittelte Kraftwirkung auf eine Kavitationsblase in einem &uferen
anregenden Schallfeld beschreibt, die Kraft durch den viskosen Reibungswiderstand
der Fliissigkeit [MK96|

— —

(Fr) = —12mue(R=5) (4.16)

sowie die Kraft durch die virtuelle Masse (,added mass force®)

= _ 1 4 38
(Fu) = =5pel5 By

Die Kraft durch die virtuelle Masse entsteht, wenn die Gasblasen relativ zur Fliis-
sigkeit beschleunigt werden. In diesem Fall wird stets ein Teil der umgebenden
Fliissigkeit mitbeschleunigt (,,Blasenschleppe®), und diese zusitzliche Masse bremst
die Gasblase entsprechend ab. Die added mass force ergibt sich damit aus der
Multiplikation der mitgenommenen Fliissigkeit mit der relativen Beschleunigung
zwischen beiden Phasen. Bei diesen Betrachtungen wurde der konvektive Beitrag
bei der Bildung der Differentiation nicht beriicksichtigt. Diese Ndherung ist giil-
tig, solange der volumetrische Gasanteil Werte in der Gréfenordnung von wenigen

(g — 1)) . (4.17)
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Prozent nicht iibersteigt [MK96] (3 = O(10™?)). Der Einfluss der Gravitation kann
ebenfalls vernachlissigt werden. Aus dem Kréftegleichgewicht folgt damit

o,,, 0, 2 Ipue
a(uéﬁ - at <'LLg> p€v<p> P€R2

(g — ir)) (4.18)

Gl. 4.18 vervollstindigt das Gleichungssystem zur Beschreibung der nichtlinearen
Schallausbreitung in einem Zwei-Phasen-Gemisch. Die hier vorgestellten Gleichun-
gen sind in erster Ordnung von 3 korrekt [BW84] und damit fiir Problemstellungen
mit geringem Gasanteil geeignet. Bei Anwendungen mit héherem Gasanteil miis-
ste die direkte Wechselwirkung von Blasen untereinander beriicksichtigt werden. In
Verbindung mit den Gleichungen zur radialen Blasendynamik aus Kapitel 3 ergibt
sich somit das in dieser Arbeit entwickelte Gesamtmodell.

4.3 Das Gesamtmodell im Uberblick

Die mathematische Formulierung des gesamten Modells zur Beschreibung der dy-
namischen Wechselwirkung zwischen hochintensiven Ultraschallfeldern und Ka-
vitationsblasen ist nachfolgend nochmals zusammenfassend dargestellt. Der Uber-
sichtlichkeit wegen wird dabei auf die Darstellung gemittelter Gréfen durch Klam-
merausdriicke verzichtet. Fiir die endgiiltige Umsetzung der Gleichungen zur Wel-
lenausbreitung in einem Blasen-Fliissigkeitsgemisch wird der akustische Ansatz
aus Abschnitt 2.1 neben den Schallfeldgréfen (p = p + po,pe = pe + peo,p =
D+ po,pe = Pe+Dpeo, usw. ) auch auf die Grofen zur Beschreibung des Blasenfeldes
(R= R+ Ry, =3+ f) angewandt. Die numerische Umsetzung erfolgt mit dem
in Abschnitt 2.2 vorgestellten expliziten FDTD-Algorithmus.

Das Modell der nichtlinearen Schallausbreitung basiert auf den hydrodynamischen
Grundgleichungen in Kombination mit einer Zustandsgleichung fiir die beiden Pha-
sen des Blasen-Fliissigkeitsgemisches. Die Feldgrofen der einzelnen Phasen und des
Gemisches sind in Gl. 4.19 bis Gl. 4.24 beschrieben. Die Erhaltungsgleichungen fiir
Masse und Impuls des Gemisches, sowie die Erhaltung der Blasenanzahl sind durch
Gl. 4.25 bis Gl. 4.27 gegeben. Das Modell zur Schallausbreitung im kontinuierli-
chen Zwei-Phasen-Gemisch wird iiber den volumetrischen Gasanteil Gl. 4.28 mit
dem Modell zur Dynamik einer einzelnen Blase gekoppelt. Die Gleichungen 4.29
bis 4.34 beschreiben die Einzelblasendynamik nach dem Gilmore-Modell aus Ab-
schnitt 3.2.3. Sie konnen je nach Anwendungsfall durch die einfacheren Modelle
(RPNNP, Herring) aus Abschnitt 3.2.1 bzw. Abschnitt 3.2.2 ersetzt werden. In
der Bewegungsgleichung wurde die totale Differentiation aus Abschnitt 3.2 durch
die partielle Ableitung ersetzt. Die Vernachlissigung des konvektiven Beitrags ist
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gerechtfertigt, solange der Gasanteil klein bleibt [Omt87] und der anregende Schall-
druck allseitig wirkt. Das Gleichungssystem Gl. 4.19 bis Gl. 4.34 wird vervollstan-
digt durch die gewShnlichen DGLn Gl. 3.38 bis Gl. 3.44 zur Beschreibung der
Anderungen von Temperatur und Dampfanteil in der Blase aus Abschnitt 3.5.1
und 3.5.2.
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5 Experimentelle Verifikation des Gesamtmodells

Durch den Vergleich von Simulationsergebnissen mit experimentellen Daten wird
in diesem Kapitel die Giiltigkeit des unter Kapitel 4 vorgestellten Gesamtmodells
fiir die betrachteten Anwendungsfille nachgewiesen. In Abschnitt 5.1 werden die
verwendeten Verfahren zur messtechnischen Erfassung des Schallfeldes und der Ka-
vitationsblasendynamik vorgestellt. Aufgrund der sehr schnell und rdumlich stark
begrenzt ablaufenden Vorgidnge werden dabei hohe Anforderungen an die Mess-
technik gestellt. Die wechselseitige Beeinflussung von Schallfeld und Kavitations-
blasen erfordert eine Verifikation des numerischen Modelles sowohl fiir die durch
das Schallsignal verursachte Kavitationsblasendynamik als auch fiir den Einfluss
der Blasen auf die Schallausbreitung. Diese Verifikation erfolgt in Abschnitt 5.2
anhand ausgewéhlter Beispiele fiir therapeutische US-Anwendungen.

5.1 Messtechnische Charakterisierung von Ultraschall- und
Kavitationsblasenfeldern

Bei den im Rahmen dieser Arbeit betrachteten Problemstellungen treten US-Pulse
mit einer Dauer von wenigen Mikrosekunden bzw. kontinuierliche US-Signale mit
Frequenzen im Bereich weniger MHz und entsprechend kleinen Wellenléngen in der
Grofenordnung von Millimetern auf. Der Radius der Kavitationsblasen betrégt in
Ruhe im Allg. einige Mikrometer und kann bei Anregung durch eine Stofwelle um
ein Vielfaches anwachsen, um nachfolgend zu kollabieren. Dabei werden Kollapszei-
ten von einigen 100 Mikrosekunden erwartet. Neben den sich hieraus ergebenden
Anforderungen an die rdumliche und zeitliche Auflésung von Messverfahren zur
Erfassung des Schallfeldes bzw. der Blasendynamik, stellen die in der Fokusregion
auftretenden hohen Druckamplituden, zusammen mit kollabierenden Kavitations-
blasen, auch hohe Anforderungen an die mechanische Stabilitit einer Messsonde.
Im Folgenden werden die in dieser Arbeit verwendeten Methoden zur messtechni-
schen Charakterisierung von Ultraschall- und Kavitationsblasenfeldern vorgestellt.

7
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5.1.1 Schallfeldmessung mit dem optischen Glasfaserhydrofon

Die Charakterisierung von Schallfeldern bei Anwendungen hochintensiven Ultra-
schalls erfolgt durch Erfassen des zeitlichen Schalldruckverlaufes an einem Raum-
punkt mit einem Hydrofon. Aus diesen Druck-Zeitsignalen lassen sich wichtige
Parameter, wie die maximalen positiven und negativen Druckwerte, die Intensitét
und das Frequenzspektrum des Schallsignales ermitteln. Durch rdumliche Abta-
stung des zur vermessenden Volumens erhdlt man die gesamte erforderliche Infor-
mation zur Charakterisierung des Schallfeldes [IEC98].

Die nichtlineare Schallausbreitung fiithrt zur Aufsteilung der Schallsignale und Aus-
bildung von Stofiwellen mit hohen Druckamplituden und kurzen Anstiegszeiten in
der Fokusregion therapeutischer US-Gerdte. Dies erfordert, neben den oben be-
schriebenen Anforderungen, auch eine hohe Bandbreite von mindestens 0,1 bis
20 MHz [Har95, IEC98]. Eine weitere wesentliche Grofe ist die Abmessung des
Hydrofons. Sie bestimmt die rdumliche Auflésung. Schlieflich treten bei therapeu-
tischem US neben hohen Druckamplituden auch hohe Zuganteile auf. Die korrekte
Wiedergabe dieser Unterdruckamplituden wird durch die Adhision des Ausbrei-
tungsmediums (im Allg. Wasser) an der Sensorfliche limitiert, was beispielsweise
bei den heute standardmifig eingesetzten PVDF-Hydrofonen zu einer fehlerhaf-
ten Wiedergabe der Zugphasen fiihrt [Sta9l, WSE94]. Aus diesen Griinden wurde
fiir alle in dieser Arbeit durchgefiihrten Schallfeldmessungen ein optisches Glasfa-
serhydrofon (FOPH) verwendet, das die obigen Anforderungen erfiillt [SE93].

Bei einem optischen Glasfaserhydrofon dient eine in das fliisssige Ausbreitungsme-
dium eingetauchte plane Endfléche einer Glasfaser als akustischer Sensor. In die
Glasfaser wird Laserlicht eingekoppelt, das an der sensitiven Fliche teils in das
Umgebungsmedium austritt und teils reflektiert wird. Das Glasfaserhydrofon de-
tektiert den momentanen optischen Brechungsindex an der Grenzfliche zwischen
Glasfaser und Fliissigkeit. Andert sich der Schalldruck an der Grenzfliche, so n-
dert sich auch der optische Brechungsindex und damit die Reflexion des Laserlich-
tes an der Faserendfliche. Uber eindeutige und bekannte Beziehungen zwischen
Druck, Dichte und Brechungsindizes kann damit direkt aus der Anderung der
Lichtreflexion an der Faserendfliche auf die Druckdnderung in einer Fliissigkeit
geschlossen werden [SE93]. Eine detaillierte Beschreibung der Beziehungen zwi-
schen dem reflektierten Anteil des Laserlichtes und dem zu messenden Schalldruck
ist in [SE93, Ste98] gegeben.

Bei dem in dieser Arbeit verwendeten faseroptischen Hydrofon FOPH 300 wird
Licht der Wellenldnge 810 nm in eine Glasfaser mit einem Durchmesser von 100 ym
eingebracht. In Abbildung 5.1 ist die entmantelte Glasfaser mit umgebendem
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Kunststoffmantel und Faserhalterung abgebildet. Das an der Faserendfliche re-

Klemmbhalterung

Glasfaser

Abbildung 5.1: Glasfaser mit Kunststofftummantelung (Durchmesser 0,5 mm) und Hal-
terung. Die Linge der entmantelten Glasfaserspitze betrdgt ca. 15 mm.

flektierte Laserlicht wird iiber einen Faserkoppler ausgekoppelt und mit einem
schnellen Fotodetektor in ein elektrisches Signal umgesetzt. Die nutzbare Band-
breite des Hydrofons ist durch den Fotodetektor limitiert und betrégt 35 MHz.

5.1.2 Fotografische Erfassung der Blasenfelddynamik

Zur Charakterisierung des dynamischen Verhaltens eines gesamten Kavitations-
blasenfeldes muss die rdumliche Verteilung der Blasendichte und der Blasengrofie
zeitlich aufgelost gemessen werden. Aus diesen beiden Grofen ergibt sich der vo-
lumetrische Gasanteil. Die Messung der zeitlichen Entwicklung des Blasenradius
an einem bestimmten Ort bzw. in einem rdumlich stark begrenzten Bereich, und
die sich daraus ableitende Kollapszeit, stellt eine weitere wichtige Kenngrofie der
Kavitationsblasendynamik dar.

Das in Abschnitt 5.1.1 beschriebene Glasfaserhydrofon kann prinzipiell auch zur op-
tischen Detektion von Kavitationsblasen verwendet werden [HDP*94]. Zum einen
dndern gasgefiillte Kavitationsblasen vor der Grenzfliche die Riickreflexion des
Laserlichtes, zum anderen emittieren kollabierende Kavitationsblasen Druckwel-
len, die ebenfalls detektiert werden koénnen. Die Kavitationsdetektion mit Hilfe
eines Glasfaserhydrofones hat jedoch zwei entscheidene Nachteile. Zum einen kann
das Hydrofon als Inhomogenitét im fluiden Ausbreitungsmedium die eigentliche
Messgrofe selbst entscheidend beeinflussen. Zum anderen ist das sensitive Volu-
men zur Kavitationsdetektion sehr gering. Die Erfassung der rdumlich-zeitlichen
Dynamik eines kompletten Blasenfeldes ist damit nicht mdglich.

Ein groferes Detektionsvolumen kann mit einer Transmissionsmethode unter Ver-
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wendung eines gerichteten Laserstrahles mit einem Durchmesser von mehreren
Millimetern erreicht werden. Bei dieser Methode wird die Anderung der empfan-
genen Lichtintensitét durch die Lichtstreuung an den Kavitationsblasen gemessen.
Der Vorteil liegt in der hohen Empfindlichkeit der Lichtstreuung auch an kleinsten
Blasen und der einfachen Datenaufnahme und Auswertung [AJOO05]. Die Kavitati-
onsblasendynamik wird durch die Messeinrichtung nicht beeinflusst. Die Anderung
der Lichtintensitét stellt allerdings nur eine integrale Information iiber die Licht-
streuung im ausgeleuchteten Volumen dar. Das limitierte Detektionsvolumen ist
auch hier ein Nachteil dieses Verfahrens.

Ein Eindruck iiber das raumlich-zeitliche Verhalten eines gesamten Kavitationsbla-
senfeldes kann nur durch fotografische Aufnahmen erreicht werden. Die Nukleati-
on der Kavitationsblasen erfolgt statistisch [Ohl02]. Zum Vergleich des statisti-
schen Phinomens der Kavitationsblasenfelddynamik mit numerischen Berechnun-
gen miissen, unter reproduzierbaren Versuchsbedingungen, mehrere Experimente
durchgefiihrt und die Messgroffen anschliefend gemittelt werden. Hier bietet sich
ein stroboskopisches Verfahren an, bei dem zu unterschiedlichen Verzogerungs-
zeiten in Bezug auf das abgestrahlte Schallsignal eine Kamera durch einen kurz-
en Lichtblitz beleuchtet wird. Mit diesem stroboskopischen Verfahren kénnen alle
wichtigen Grofen der raumlich-zeitlichen Dynamik eines kompletten Blasenfeldes
mit vergleichsweise geringem Aufwand erfasst werden.

Die fotografische Aufnahme eines nicht reproduzierbaren Vorganges oder die Er-
fassung der Dynamik einer einzelnen Kavitationsblase erfordert die Verwendung
einer Hochgeschwindigkeitskamera mit Bildraten von mindestens einigen 10000
Bildern/s, fiir detaillierte Betrachtungen von mehreren 100 000 Bildern/s [Aro06],
und ist damit mit erheblichen Kosten verbunden.

Die oben beschriebenen Detektionsverfahren stehen am Department of Applied
Physics, Physics of Fluids, der Universitdt Twente (Niederlande) zur Verfiigung.
Dort befindet sich ebenfalls ein baugleicher piezoelektrischer Lithotripter, wie der
in dieser Arbeit eingesetzte (unter Abschnitt 2.3 vorgestellt). Die zur Verifikation
des Simulationsmodelles in diesem Kapitel verwendeten stroboskopischen Aufnah-
men wurden an der Universitdt Twente von Dr. Manish Arora durchgefiihrt und
dem Autor freundlicherweise zur Verfiigung gestellt.

In Abbildung 5.2 ist der experimentelle Aufbau skizziert. Er ist in [AOL04, AJO05]
detailliert beschrieben und wird im Folgenden kurz erldutert. Ein piezoelektrischer
Lithotripter ist unter einem Winkel von 45° zur Horizontalen an einem Wasser-
becken angebracht. Das Becken enthélt ca. 50 Liter entgastes Wasser mit einer
Sauerstoffkonzentration von etwa 30% des Sattigungswertes. Die stroboskopischen
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Abbildung 5.2: Messaufbau an der Universitdt Twente zur fotografischen Aufnahme von
Kavitationsblasenfeldern (nach [AJOO05]).

Aufnahmen der Kavitationsblasenfelder werden mit einer digitalen CCD-Kamera
durchgefiihrt. Die Beleuchtung erfolgt mit einer Xenon-Lampe durch Lichtblit-
ze von 2 us Dauer. Das Detektionsvolumen wird zur Gewahrleistung eines guten
Kontrastes aus dem Hintergrund diffus beleuchtet. Damit erscheinen die Blasen auf
den Aufnahmen als dunkle, gefiillte Kreise. Die Aufnahmen besitzen eine rédumliche
Auflésung von 100 x 100 um pro Bildpunkt. Aufgrund der statistischen Nukleation
der Kavitationsblasen werden zur Mittelung bei jeder Einstellung 10 Aufnahmen
gemacht. Die anschliefiend durchgefiihrte Bildverarbeitung und -auswertung bein-
haltet eine Rauschunterdriickung, die Segmentation der Bildinformation in Blasen
und Hintergrund, sowie die Bestimmung des Ortes und der Grofie der detektierten
Blasen [AJOO05]. Aus dieser Information lassen sich Aussagen iiber die rdumliche
und zeitliche Entwicklung der Blasengréfie und Blasendichte und damit auch des
volumetrischen Gasanteils treffen.

5.1.3 Passive akustische Kavitationsdetektion

Das im vorigen Abschnitt vorgestellte Verfahren zur fotografischen Erfassung von
Kavitationsblasenfeldern ist mit einem hohen experimentellen Aufwand verbun-
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den. Es setzt weiterhin ein optisch transparentes Ausbreitungsmedium voraus und
kann beispielsweise bei Versuchen mit undurchsichtigen Gewebephantomen nicht
eingesetzt werden. Aus diesem Grund wurde im Rahmen dieser Arbeit eine Messan-
ordnung nach dem Funktionsprinzip der passiven akustischen Kavitationsdetektion
aufgebaut [CKCS96, Emt04]. Diese Messmethode beeinflusst die Kavitationsbla-
sendynamik nicht und ist prinzipiell auch fiir in vivo Experimente geeignet. Mit
einem oder mehreren fokussierenden Hydrofonen werden die von den Kavitati-
onsblasen abgestrahlten Schallwellen detektiert. Durch die Verwendung von zwei
Hydrofonen lisst sich das Detektionsgebiet auf Abmessungen von wenigen Mil-
limetern einschranken [CSBCO00]. Die bei einer pulsférmigen Schallanregung mit
einem solchen passiven Kavitationsdetektor (PCD, engl. passive cavitation detec-
tor) empfangenen Signale erlauben die Bestimmung der Kollapszeit t. der im De-
tektionsvolumen befindlichen Kavitationsblasen. Die Kollapszeit ist eine wichtige
Kenngrofle zur Bewertung von Kavitationsereignissen. Aus der Kollapszeit kann
in erster Ndherung auf den maximal erreichten Blasenradius geschlossen werden
[Rayl7]. Bei kontinuierlicher Schallanregung treten durch die stark nichtlineare
Blasendynamik in den vom PCD empfangenen Signalen sowohl héhere Harmoni-
sche als auch Subharmonische der Grundfrequenz auf [Coa71]. Zudem kann bei
Auftreten transienter Kavitation generell eine Erh6hung des Rauschanteils beob-
achtet werden [KMPLO3]. Die Ursache dieses breitbandigen Rauschens sind die
beim Blasenkollaps abgestrahlten akustischen Stofiwellen [LZL™ 06].

Aufbau und Funktionsprinzip des PCD

Ein PCD empfingt, wie oben erwdhnt, die von einem kavitierenden Blasenfeld
abgestrahlten akustischen Wellen, sowie den an vorhandenen Blasen im Detekti-
onsvolumen gestreuten Direktschall des Therapiewandlers. Zur Charakterisierung
der Kavitationsblasendynamik unter verschiedenen Versuchsbedingungen und zum
Vergleich mit Simulationsrechnungen sollte das Messsystem eine rdumliche Auflg-
sung in der Art erlauben, dass nur die aus einem interessierenden Volumen, z. B.
der Fokusregion eines Lithotripters, abgestrahlten Signale detektiert werden. Ist
das Detektionsvolumen klein gegeniiber den rdumlichen Anderungen der Blasenra-
diusverteilung, so verhalten sich alle Blasen innerhalb dieses Volumens ndherungs-
weise gleich. Eine hohe rdumliche Auflésung des PCD wird durch die Verwendung
von zwei fokussierenden piezokeramischen Hydrofonen mit sich iiberschneidenden
Fokusregionen erreicht.

Mit piezokeramischen Wandlern kann, im Gegensatz zu anderen Hydrofonprin-
zipien wie etwa PVDF-Folien, eine fokussierende Anordnung in einfacher Weise
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realisiert werden. Die hohe Empfindlichkeit ist ein weiterer Vorteil von Piezokera-
miken. Um das Eigenschwingungsverhalten der Wandler zu démpfen, werden die
Piezokeramiken auf ein angepasstes Backing aufgeklebt [Kos66]|. Der mechanische
Aufbau und die Geometrie der in dieser Arbeit verwendeten Hydrofone ist in Ab-
bildung 5.3 dargestellt. Als Backingmaterial wird Messing verwendet, wodurch eine

Déampfungsschicht

Piezokeramik

A
5 30 2

Abbildung 5.3: Zweidimensionaler Schnitt durch die Geometrie der Hydrofone des PCD,
Angaben in Millimeter.

optimale akustische Impedanzanpassung an die Keramik erreicht wird. Zur Unter-
driickung storender Reflexionen ist die Riickseite des Backings durch Einbohrungen
diffus gestaltet und mit einer zusétzlichen Dampfungsschicht aus einer Mischung
von Epoxidharz und Eisenpulver versehen. Die Geometrie der Hydrofone ergibt
sich aus der Anforderung, den PCD in die vorhandene Lithotripteranordnung zu
integrieren, sowie aus einem angestrebten Detektionsvolumen mit Abmessungen
von wenigen Millimetern. Die Hydrofone haben eine Fokusdistanz (Krimmungs-
radius) von F = 100mm und einen Wandlerradius von ¢ = 32mm. Die Dicke
der Piezokeramiken betrigt 2mm. Dies entspricht einer Resonanzfrequenz der frei
schwingenden Keramik von ca. 1 MHz und stellt einen Kompromiss zwischen einer
moglichst diinnen Keramik zur besseren zeitlichen Auflésung der zu empfangenden
Kavitationsimpulse und der Herstellbarkeit und mechanischen Handhabung dar.
Die Fokusabmessungen (-6dB-Durchmesser) sind durch den Abfall der Druckampli-
tude auf die Halfte des Maximalwertes definiert und betragen fiir die entwickelten
Hydrofone 34,3 mm in Richtung der Rotationsachse (axiale Richtung) und 3,2 mm
in radialer Richtung [Emt04]|. Auf der Grundlage von Amplitudenvergleichen 14t
sich das Detektionsgebiet damit in radialer Richtung sehr gut einschrinken, in
axialer Richtung ist dies nicht mdglich. Durch die Verwendung von zwei Hydro-
fonen, deren Rotationsachsen senkrecht zueinander angeordnet sind, wird dieses
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Problem gelost. Die sich durchdringenden Fokusvolumen ergeben ein sog. Koinzi-
denzfokusvolumen (bzw. in der Ebene der Rotationsachsen eine Koinzidenzfokus-
region), dessen Ausdehnung vom -6dB-Radius bestimmt wird. Durch die konfokale
Anordnung der beiden Hydrofone zusammen mit dem therapeutischen US-Wandler
werden Kavitationsereignisse in der Fokusregion des Therapiewandlers detektiert.

Rotationsachse
Therapiewandler

Hydrofon 1

-

Koinzidenzfokusregion

Abbildung 5.4: Aufbau und Funktionsprinzip des PCD. Durch die konfokale Anordnung
der fokussierenden Hydrofone des PCD zusammen mit dem US-Therapiewandler wird die
erforderliche rdumliche Einschrdnkung des Detektionsvolumens erreicht.

In Abbildung 5.4 ist die prinzipielle Anordnung skizziert. Die beiden Hydrofone
wurden nach Feinjustage in ihrer Position zueinander fixiert. Bei einer optimalen
Ausrichtung der Anordnung wird ein im Fokus abgestrahltes Schallsignal von bei-
den Hydrofonen gleichzeitig empfangen. Messtechnisch wurde bei der endgiiltigen
Anordnung ein Laufzeitunterschied zwischen beiden Hydrofonen von 0,1 us, be-
zogen auf ein im Fokus eines Hydrofones abgestrahlten Impulses, ermittelt. Dies
entspricht einem Ausrichtungsfehler der Foki von ca. 0,15 mm und damit weni-
ger als 5% des Durchmessers der Koinzidenzfokusregion. Die Messanordnung des
PCD bei den verwendeten piezoelektrischen Therapiesendern ist in Abbildung 5.5
dargestellt.
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Abbildung 5.5: Messaufbau des PCD zur Kavitationsdetektion bei pulsférmiger Anre-
gung mit einem Lithotriptersignal (links) und kontinuierlicher Anregung durch den HIFU-
Wandler (rechts).

Signalauswertung bei pulsférmiger Anregung

Die empfangenen akustischen Signale werden von den beiden Hydrofonen des PCD
in elektrische Spannungen umgesetzt und mit einem zweikanaligen digitalen Spei-
cheroszilloskop aufgenommen. Das zu erwartende Signal eines Kavitationsereignis-
ses enthélt bei einer pulsférmigen Anregung einen Primarimpuls und einen sekun-
diren Kavitationsimpuls. Der Primérimpuls resultiert aus der Schallabstrahlung
beim Kollaps von im Wasser vorhandenen Blasen, die durch den positiven An-
teil einer eintreffenden Stofiwelle komprimiert werden, sowie aus der Streuung der
Stofiwelle an diesen Blasen. Der Zuganteil der Stofwelle fiihrt zu einer vergleichs-
weise langen Expansionsphase dieser Blasen mit einem anschlieffenden Kollaps.
Aus den bei diesem Kollaps abgestrahlten Schallwellen resultiert der Kavitations-
impuls. Die charakteristische Zeit zwischen beiden Ereignissen wird Kollapszeit
genannt. In Abbildung 5.6 ist ein Beispiel fiir die aufgenommenen Signale der bei-
den Hydrofone zu sehen. Der Ankunftszeitpunkt des Primdrimpulses ldsst sich aus
der Laufzeit der Schallanregung bis zum Fokus des Therapiewandlers und aus der
Laufzeit zwischen Fokus und den Hydrofonen des PCD berechnen. Bei allen in die-
ser Arbeit beschriebenen Experimenten zum Kavitationsverhalten bei pulsférmiger
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Abbildung 5.6: Beispiel fiir die mit dem PCD detektierten Signale bei Anregung durch
einen Lithotripterpuls; Hydrofon 1 (——) und Hydrofon 2 (—).

Anregung wurde der, in Abschnitt 2.3 beschriebene, piezoelektrische Lithotripter
verwendet. Mit dieser Anordnung wird der Priméarimpuls bei einer Wassertempe-
ratur von 7' = 20°C (cqo = 1482m/s) zum Zeitpunkt ¢ = 200 pus erwartet, was
durch das, in Abbildung 5.6 dargestellte, Messergebnis bestitigt wird. Die im Zeit-
raum zwischen ca. t = 300 us und ¢ = 450 us in Abbildung 5.6 zu erkennende
Storung ldsst sich eindeutig der Stofiwellenreflexion an der Wasseroberfliche zu-
ordnen [Emt04]. Sie wird bei der Datenauswertung zur Ermittlung der Kollapszeit
ausgeblendet. Fiir die Bestimmung der Kollapszeit wurde ein Algorithmus imple-
mentiert, der auf Laufzeit- und Amplitudenvergleichen der beiden aufgenommenen
Signale des PCD basiert. Die Laufzeitdifferenz der beiden Kavitationsimpulse darf
eine bestimmte Zeit nicht iiberschreiten, damit angenommen werden kann, dass die
Kavitationsblase innerhalb des Koinzidenzvolumens kollabierte. Diese Zeit ergibt
sich aus den Abmessungen des Detektionsvolumens und dem Laufzeitfehler durch
die nichtideale Ausrichtung der Hydrofone. Die Laufzeitdifferenz der Kavitations-
impulse wird aus der Kreuzkorrelation der beiden empfangenen Signale abgeleitet
[Emt04]. Findet ein Kavitationsereignis im Detektionsvolumen statt, so konnen
sich, bei nahezu gleicher Empfindlichkeit der verwendeten Hydrofone, die empfan-
genen Signale in ihrer Amplitude maximal um einen Faktor zwei unterscheiden.
Dies ist dann der Fall, wenn sich der Blasenkollaps nahe am Fokuspunkt auf der
Rotationsachse des einen Hydrofones und an der -6dB-Grenze des zweiten ereig-
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net. Dieser Amplitudenvergleich stellt die zweite Bedingung dar, anhand derer bei
der Auswertung die Entscheidung getroffen wird, ob ein Kavitationsereignis im
Detektionsvolumen stattgefunden hat. Schlieflich wird auf der Grundlage von Si-
mulationsrechnungen und Literaturdaten [BCE' 03, CSBC00, ZZ01] die Bedingung
gestellt, dass die Amplitude des Kavitationssignales hoher als die des Primérsigna-
les sein muss. Sind alle Bedingungen erfiillt, wird aus der Zeitdifferenz zwischen
Primir- und Kavitationsimpuls die Kollapszeit berechnet. In [Emt04] ist der Algo-
rithmus detailliert beschrieben. Alle in dieser Arbeit dargestellten experimentellen
Ergebnisse zur Bestimmung der Kollapszeit wurden nach dieser Vorgehensweise
ermittelt.

Signalauswertung bei kontinuierlicher Anregung

Bei einer kontinuierlichen Schallanregung mit der Frequenz fy wird eine Frequenz-
analyse der vom PCD empfangenen Signale durchgefiihrt. Stabil oszillierende Kavi-
tationsblasen emittieren aufgrund der stark nichtlinearen Schwingung US-Signale,
die neben der Grundfrequenz fo auch Harmonische (2fo, 3 /o, ...), Subharmonische
(fo/2, fo/3, ...) und Ultraharmonische (z.B. 2fo/3,3f0/2,...) enthalten [FLB" 00,
Lau76]. Das Auftreten von fo/2 und 2fo im Frequenzspektrum der empfangenen
Signale wird allgemein als Indikator fiir den Einsatz stabiler Kavitation angese-
hen [FLB'00]. Bei hochintensiven US-Signalen kénnen die héheren Harmonischen
jedoch auch durch die nichtlineare Schallausbreitung des Anregungssignales entste-
hen und als Direktschall oder {iber Reflexions- und Beugungseffekte vom Detektor
empfangen werden. Das Auftreten der ersten Subharmonischen (fo/2), die ein-
zig durch Kavitation verursacht werden kann, stellt damit das geeignete Maf fiir
den Einsatz von stabiler Kavitation dar und wird allgemein auch zur Bestimmung
der Kavitationsschwelle verwendet [Lau76, You89|. Eine Erhéhung der Intensitét
des anregenden Schallsignales fiihrt zu sog. transienter Kavitation, die mit star-
ken Blasenschwingungen und dem Zerfall von Blasen beim Kollaps verbunden ist.
In diesem Fall tritt neben den oben erwdhnten Frequenzkomponenten im Allg.
ein breitbandiges Rauschen (,Kavitationsrauschen“) im empfangenen Signal auf
[FLB"00].

Der im Rahmen dieser Arbeit aufgebaute HIFU-Sender besitzt eine Resonanz-
frequenz von f, = 985kHz. Die primér fiir den Einsatz bei pulsférmiger Anre-
gung entwickelten Hydrofone des PCD haben ihre grofite Empfindlichkeit bei der
Resonanzfrequenz von 1 MHz. Bei einer kontinuierlichen Schallanregung mit der
Frequenz fo wird damit in den empfangenen Signalen ein dominierender Anteil
der Anregungsfrequenz erwartet. Dieser entsteht durch die Uberlagerung der von
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Abbildung 5.7: Messanordnung mit HIFU-Wandler, den beiden Hydrofonen des PCD
und stabiler Kavitation (links), sowie beispielhaft ein Kreuzleistungsdichtespektrum der
empfangenen Hydrofon-Signale (rechts); Experiment in teilentgastem Wasser (O2 =
3,5mg/{) bei einer Temperatur von T = 20 °C und einer vom HIFU-Wandler abgestrahl-
ten akustischen Leistung von 90 W.

den Blasen abgestrahlten Schallwellen mit empfangenen Anteilen des anregenden
Schallsignales. Bei der Signalauswertung werden zunichst die quadratischen Mit-
telwerte der empfangenen Spannungssignale berechnet. Diese Mittelwerte werden
iber eine Korrektur der Signalamplituden angeglichen, um die leicht unterschied-
liche Empfindlichkeit der beiden Hydrofone zu kompensieren. Anschlieflend wird,
zur Beschréinkung des Detektionsgebietes, die Kreuzkorrelation der beiden Span-
nungssignale gebildet. Durch Fourier-Transformation der Kreuzkorrelation ergibt
sich die spektrale Kreuzleistungsdichte.

In Abbildung 5.7 ist der Messaufbau aus Abbildung 5.5 nochmals vergrofert dar-
gestellt. Auferdem wird beispielhaft fiir eine Messung in teilentgastem Wasser das
Kreuzleistungsdichtespektrum gezeigt. Neben dem erwartet starken Signalanteil
bei fo = 985kHz sind einige der beschriebenen Harmonischen, Subharmonischen
und Ultraharmonischen detektierbar. Die weiteren auftretenden Linien im Fre-
quenzspektrum konnen nicht eindeutig zugeordnet werden. Im dargestellten Fall
wurden 5s nach dem Beginn der kontinuierlichen Schallanregung die mit dem PCD
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empfangenen Spannungssignale fiir eine Dauer von 80 ms bei einer Abtastrate von
25 MS/s aufgenommen.

5.2 Modellverifikation

Das entwickelte Simulationsmodell ermdglicht die Berechnung der stark nichtli-
nearen, miteinander wechselwirkenden Vorgdnge der Schallausbreitung und Kavi-
tation. Die Modellverifikation unter typischen Bedingungen therapeutischer US-
Anwendungen erfolgt durch den Vergleich von Messungen mit Simulationsergeb-
nissen fiir die Ausbreitung pulsférmiger und kontinuierlicher US-Signale. Hierzu
werden die in Abschnitt 2.3 vorgestellten piezoelektrischen US-Wandler fiir die
ESWT, die Lithotripsie und HIFU-Anwendungen verwendet.

Bei der Lithotripter-Anordnung konnten, im Gegensatz zur ESWT- und HIFU-
Anordnung, alle in Abschnitt 5.1 vorgestellten Messmethoden eingesetzt werden.
Aus diesem Grund erfolgt die Verifikation des Simulationsmodelles im Wesentlichen
durch den Vergleich von Simulationen mit Messungen fiir diesen Anwendungsfall.
Die Giiltigkeit des Verfahrens auch fiir die beiden anderen Anwendungsfille wird
an einzelnen ausgewahlten Beispielen gezeigt.

5.2.1 Vorbetrachtungen zur messtechnischen Verifikation

Entscheidend fiir die Giite der Ergebnisse einer numerischen Berechnung ist, neben
dem Verfahren selbst, die moglichst genaue Kenntnis des Ausgangszustandes des
zu berechnenden Systems. Dies bedeutet fiir die experimentelle Verifikation eines
numerischen Verfahrens, dass die Versuchsbedingungen bestmdglich bekannt und
in definierter und reproduzierbarer Weise verdnderbar sein sollen. Ein Vergleich
von Simulationsergebnissen mit experimentellen Daten, die auf einem statistischen
Vorgang, wie der Nukleation von Kavitationsblasen, beruhen, erfordert die Mitte-
lung der Messdaten {iber mehrere Versuche, um dieses statistische Verhalten aus-
reichend zu erfassen. In diesem Abschnitt wird auf die Bestimmung, den Einfluss
und die Moglichkeiten der Variation der Anfangsbedingungen eingegangen.

Bei den betrachteten Problemstellungen sind die wesentlichen Anfangsparameter
das vom US-Sender abgestrahlte Drucksignal, sowie die im Ausbreitungsmedium
vorhandenen Kavitationskeime. Das Drucksignal ist messtechnisch gut erfassbar,
eine Verifikation des Teilmodelles der reinen US-Ausbreitung ist in Abschnitt 2.3
gegeben. Die Druckamplitude des abgestrahlten Schallsignales kann linear iiber die
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am Wandler anliegende Spannung veréndert werden. Der im Folgenden verwendete
Parameter der Wandlerspannung U, bezeichnet dabei den Spitzenwert der an der
Riickseite eines doppelflichigen Wandlers gemessenen Spannung.

In Abschnitt 3.1.1 wurde ausfiihrlich auf die Problematik der Bestimmung der An-
zahldichte und Grofenverteilung von Kavitationskeimen eingegangen. Fiir die als
luftgefiillte Mikroblasen angenommenen Kavitationskeime kénnen dabei, auf der
Grundlage von Messungen, Anfangsradien zwischen Ry = 1 um und Ry = 20 um
als realistisch erachtet werden. Typische Keimdichten liegen in der Groéfienord-
nung von einigen wenigen bis einigen 100 Keimen/cm® und sind abhiingig von den
Wasserbedingungen, wie etwa dem Gehalt an gelosten Gasen oder der Anzahl von
Schwebepartikeln im Wasser. Eine direkte messtechnische Bestimmung der Grofe
und Dichte von Kavitationskeimen ist mit erheblichem Aufwand verbunden und
war im Rahmen dieser Arbeit nicht méglich. Fiir die Simulationen wird daher auf
die erwdhnten publizierten Daten (vergl. Abschnitt 3.1.1) zuriickgegriffen.

Bei experimentellen Studien kann in einfacher Weise der Gasgehalt (Gehalt an
in der Fliissigkeit gelosten Gasen) bestimmt und mit Hilfe einer Wasserentgasung
verdndert werden. Ein hoherer Gasgehalt fiihrt, durch eine erhéhte Bildung von
Mikroblasen an im Wasser befindlichen Partikeln, direkt auf eine hghere Dichte an
Kavitationsblasen. Weiterhin diffundiert bei einer Stofwellenanregung mehr Gas in
die expandierende Blase, was beim Kollaps und einem damit verbundenen Zerfall
der Kavitationsblase zu einer erhohten Anzahl daraus resultierender Mikroblasen
fithrt. Eine weitere Moglichkeit, die Anzahl von Kavitationskeimen zu beeinflussen,
besteht in der Ausfilterung bzw. dem Auflsen (z. B. durch Zugabe von Essigsiure)
von mineralischen Mikropartikeln im Wasser. Die in Abschnitt 2.3 vorgestellten
Messungen zur Verifikation der Schallausbreitung im idealen Fluid wurden aus
diesem Grund in entgastem Wasser unter Zugabe von Essigsdure durchgefiihrt.

Der Einfluss von Kavitation auf die Schallausbreitung wird aus Abbildung 5.8 deut-
lich. In Abbildung 5.8(a) sind fiinf mit dem faseroptischen Hydrofon aufgenomme-
ne Druck-Zeitverldufe im Fokus des ESWT-Wandlers dargestellt. Die Messungen
wurden nacheinander, im zeitlichen Abstand von 30s, unter denselben Versuchs-
bedingungen in entgastem Wasser (O2 = 1,5mg/¢) durchgefiihrt. Die Messung
der Konzentration gelosten Sauerstoffes in Wasser (O2) erfolgte mit einem elek-
trochemischen Sauerstoffmessgerdt. Die Verwendung des Begriffes ,Gasgehalt” in
dieser Arbeit bezieht sich stets auf die gemessene Konzentration an geléstem Sau-
erstoff in Wasser. Man erkennt in Abbildung 5.8(a) die hohe Reproduzierbarkeit
des ersten (positiven) Anteils des Drucksignales. Etwa ab dem maximal erreich-
ten Zuganteil treten jedoch signifikante Variationen im Signalverlauf auf. Als Ur-
sache dieser Anderungen konnen Variationen der elektrischen Ansteuerung oder
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Abbildung 5.8: Gemessene Druck-Zeitverliufe im Fokus des ESWT-Wandlers in Ab-
héngigkeit der Wasserbedingungen.

Einfliisse durch das Messsystem selbst (z. B. Reflexionen an der Faserhalterung)
ausgeschlossen werden. Diese Signalvariation muss damit auf einem sich zeitlich
verdndernden Ausbreitungsverhalten beruhen. Der Vergleich mit Messergebnissen
bei drastischer Reduktion der Anzahl von Kavitationskeimen zeigt, dass dieses
quasi statistische Verhalten des Druck-Zeitverlaufes auf den Einfluss von Kavitati-
onsblasen zuriickzufiihren ist. Die Reduktion der Keimdichte wurde durch Zugabe
von ca. 3% Essigsdure erreicht (siehe auch Abschnitt 3.1.1). Nach einer Wartezeit
von etwa 15 Stunden wurden die oben beschriebenen Schalldruckmessungen wie-
derholt. In Abbildung 5.8(b) sind erneut fiinf verschiedene Fokusdrucksignale dar-
gestellt, die unter solcher Reduktion der Kavitationskeime aufgenommen wurden.
Die Drucksignale sind nahezu identisch, die in entgastem Wasser aufgetretenen Si-
gnalvariationen treten bei einer Reduktion der Anzahl von Kavitationskeimen nicht
auf. Der Zuganteil der Signale unter Zugabe von Essigsdure ist deutlich lénger als
der in entgastem Wasser und die dem Zuganteil folgenden Druckschwankungen
sind weniger stark ausgeprigt. Diese Messungen demonstrieren den Einfluss der
Anzahldichte von Kavitationskeimen auf die Schallausbreitung.

Neben der Blasendichte stellt die Grofenverteilung der Kavitationsblasen im Ruhe-
zustand einen weiteren Anfangsparameter der numerischen Berechnung dar. Von
Vorteil erweist sich hier, dass die bei therapeutischen US-Signalen auftretenden
hohen Zuganteile die Kavitationsblasendynamik dominieren. Die Abhéngigkeit des
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Abbildung 5.9: Abhéngigkeit der berechneten Blasendynamik vom Ruheradius Ry bei
Anregung mit dem ESWT-Signal aus Abbildung 2.7.

Schwingungsverhaltens vom Anfangsradius Ry ist gering. Dies ist in Abbildung 5.9
dargestellt. Der bei einer Anregung mit dem ESWT-Signal berechnete Maximalra-
dius variiert iiber den betrachteten Bereich an typischen Ruheradien (Ro = 1 um
bis Ry = 20 um) um lediglich 2,6 %. Diese Feststellung ist auch fiir andere pulsfor-
mige Anregungssignale giiltig [MB01]. Die Blasendynamik bei Stofiwellenanregung
ist nahezu unabhingig von den hier betrachteten Anfangsradien. Die Annahme
rdumlich homogen verteilter Blasen mit gleichem Ruheradius, als Anfangszustand
fiir die numerischen Berechnungen, ist damit gerechtfertigt. Der Einfluss von Kavi-
tation auf die Schallausbreitung lasst sich so durch die Variation eines einzigen Pa-
rameters, der Anzahldichte von Blasen, untersuchen. Dies wird durch die in Abbil-
dung 5.10 dargestellten Simulationsergebnisse zum Einfluss der Anfangsbedingun-
gen von Blasendichte und Blasenradius auf den Fokusdruckverlauf bestatigt. Fiir
die Schallausbreitung im Lithotripter zeigt der Vergleich des Fokusdruckverlaufes
ohne Beriicksichtigung der Kavitation (no = 0) mit den Ergebnissen unter Beriick-
sichtigung der Wechselwirkungen, bei einer Anfangsblasendichte von ny = 5/cm?,
einen deutlichen Einfluss der Kavitationsblasen auf die Pulsform. Dagegen ist der
berechnete Fokusdruckverlauf unabhingig vom Anfangsradius. Die Kurven in Ab-
bildung 5.10 sind fiir unterschiedliche Ry nahezu identisch. Der Anfangsparameter
Ruheradius hat damit, im Bereich der hier betrachteten typischen Werte, einen
vernachléssigbaren Einfluss auf das Simulationsergebnis und kann in diesem Be-
reich frei gew#hlt werden. Der Anfangswert fiir die Blasendichte stellt dagegen
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Abbildung 5.10: Simulationsergebnisse zum Einfluss der Anfangsbedingungen Blasen-
dichte ng und Blasenradius Rp auf den berechneten Fokusdruckverlauf; Uy = 2,6kV.

einen zunichst unbekannten Parameter fiir die Simulation dar. Aus gemessenen
Keimdichten (Abschnitt 3.1.1) ldsst sich der Bereich fiir typische Anfangswerte
der Blasendichte nur grob eingrenzen.

Die Anzahldichte von Mikroblasen hingt, neben den Wasserbedingungen, auch
von der Pulsform und der Pulswiederholrate (PWR) ab. Eine héhere PWR fiihrt
zu verstirkter Kavitation, da die Zeit zwischen zwei aufeinanderfolgenden Pulsen
nicht ausreicht, damit die beim Kollaps aus dem Blasenzerfall entstehenden Mi-
kroblasen ausdiffundieren kénnen. Damit stehen fiir den nachfolgenden Puls mehr
Kavitationskeime zur Verfiigung. Bei Laborexperimenten wird meist eine PWR von
1Hz gewihlt, in der klinischen Anwendung sind Pulswiederholraten von 2 Hz und
dariiber typisch [PLL"02]. Zum Vergleich mit dem bei der Simulation betrachteten
Fall der Ausbreitung eines einzelnen Pulses, sollte bei der messtechnischen Verifi-
kation des numerischen Modelles eine moglichst lange Wartezeit zwischen der Aus-
breitung zweier Pulse eingehalten werden, und damit idealerweise eine PWR = 0.
Dies steht jedoch im Gegensatz zur erforderlichen Mittelung der experimentellen
Daten iiber moglichst viele Versuche unter gleichbleibenden Versuchsbedingun-
gen, da sich z.B. der Gasgehalt wihrend der Messung dndern kann. Um diesen
Einfluss auch iiber eine lange Versuchsdauer auszuschlieffen, miisste eine kontinu-
ierliche Entgasung erfolgen, die jedoch nicht zur Verfligung stand. Zudem sollte
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mit der gewdhlten PWR eine effiziente Messdatenaufnahme bei einer Vielzahl von
Messungen moglich sein. Aus diesem Grund wurde der Einfluss der PWR, auf die
Schallausbreitung untersucht und die PWR solange reduziert, bis kein messbarer
Effekt auf die Pulsform mehr erkennbar war. Fiir die so ermittelte PWR kann ein
vernachléssigbarer Einfluss auf das Kavitationsverhalten angenommen werden.

In Abbildung 5.11 ist ein Vergleich der Fokusdruckmessungen in entgastem Wasser
und unter Zugabe von Essigsdure fiir zwei unterschiedliche PWR dargestellt. Dabei
wurden jeweils 40 nacheinander aufgenommene Messungen direkt am Oszilloskop
gemittelt, um statistische Schwankungen des Kavitationsverhaltens auszugleichen.
Die Messkurven fiir die beiden Wasserbedingungen unterscheiden sich nicht, d.h.
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Abbildung 5.11: Gemessener Druck-Zeitverlauf (jeweils 40 Einzelmessungen gemittelt)
im Fokus des piezoelektrischen Lithotripters. Vergleich der Messungen in entgastem Was-
ser (O2 = 0,9mg/¢, ——) und unter Zugabe von Essigsdure (O2 = 4,8 mg/¢, —) fiir zwei
unterschiedliche Pulswiederholraten; Uy, = 2,6 kV.

dass die durch die Zugabe von Essigsédure erfolgte Reduktion von Keimen bei einem
Gasgehalt von 4,8 mg/¢ denselben Einfluss auf die Kavitation wie eine sehr star-
ke Entgasung (0,9 mg/¢) ausiibt. Unter diesen nahezu idealen Bedingungen ohne
Kavitation ldsst sich keine Abhingigkeit der Pulsform von der PWR feststellen.

Der Einfluss der PWR auf die gemessene Pulsform in teilentgastem Wasser bei
Auftreten von Kavitationseffekten ist in Abbildung 5.12 dargestellt. Der gemessene
Schalldruck ist fiir die Pulswiederholraten von 0,5 Hz und 1,0 Hz nahezu identisch.
Damit kann im betrachteten Fall fiir diese Pulswiederholraten der Einfluss von
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Abbildung 5.12: In teilentgastem Wasser (O2 = 3,8 mg/¢) gemessener Druck-Zeitverlauf
(jeweils 40 Einzelmessungen gemittelt) im Fokus des piezoelektrischen Lithotripters. Ein-
fluss der PWR auf die Pulsform; Uy, = 2, 1kV.

Kavitation auf das Schalldrucksignal vernachléssigt werden. Hohere Pulswieder-
holraten fiihren zu einer Verkiirzung des Zuganteils mit nachfolgend ansteigendem
positiven Druckanteil und damit zu denselben Effekten, die auch bei einer Erho-
hung der Keimdichte, wie in Abbildung 5.8 gezeigt, auftreten.

Die Abhéngigkeit des Kavitationsverhaltens von der Intensitéit des Schallsigna-
les ist in Abbildung 5.13 durch die mit dem PCD gemessenen Kollapszeiten, bei
drei unterschiedlichen Wandlerspannungen, dargestellt. Die Messungen wurden in
teilentgastem Wasser (O2 = 3,2mg/{) bei einer Temperatur von 21,6 °C durchge-
fiithrt. In der praktischen Anwendung des Lithotripters entsprechen die Wandler-
spannungen Uy, = 2,6kV und Uy, = 3,0kV typischen mittleren Intensitatsstufen,
die Wandlerspannung von Uy, = 5,1kV entspricht der maximal einstellbaren In-
tensitdt des Therapiesystems.

Aus Abbildung 5.13 ist ersichtlich, dass eine Erh6hung der Wandlerspannung, und
damit auch der auftretenden Druck- und Zugamplituden, erwartungsgemaf zu ei-
nem Anstieg der Kollapszeit fiihrt. Eine Erh6hung der PWR hat ebenfalls einen
deutlichen Anstieg der Kollapszeit zur Folge. Wahrend dieser Effekt bei der ma-
ximalen Intensititseinstellung schon fiir eine PWR > 0,2 Hz auftritt, wird er bei
den niedrigeren Wandlerspannungen jedoch erst bei einer PWR > 1Hz deutlich.
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Abbildung 5.13: Gemessene Kollapszeit tc in Abhingigkeit von der PWR fiir die drei
Wandlerspannungen Uy, = 2,6kV (——), Uy = 3,0kV (—) und Uy, = 5,1kV (— - —).
Dargestellt ist der Mittelwert aus 10 Messungen, sowie die Streuung der gemessenen Kol-
lapszeiten bei der jeweiligen Einstellung. Die Messungen wurden in teilentgastem Wasser
(O2 = 3,2mg/¢) durchgefiihrt. Eine Erh6hung der PWR fiihrt zu einem deutlichen An-
stieg der Kollapszeit.

Fir Uy = 2,6kV und Uy, = 3,0kV betrigt die Variation der Kollapszeit bei Puls-
wiederholraten zwischen 0,2 Hz und 1 Hz weniger als 5 %. Die PWR hat in diesen
Fillen keinen merklichen Einfluss auf das Kavitationsverhalten. Dieses Ergebnis
bestatigt die Erkenntnisse der Schalldruckmessungen zum Einfluss der PWR auf
die Pulsform (Abbildung 5.12). Der Anstieg der Kollapszeit bei Erhéhung der
PWR ist in der dadurch erhShten Anzahldichte von Mikroblasen begriindet. Eine
héhere Blasendichte fiithrt, durch die Wechselwirkung mit der Schallausbreitung
und der verdnderten Dichte und Kompressibilitit im Zwei-Phasen-Gemisch, zu
einer lingeren Expansionsphase (vergl. Abschnitt 5.2.3) und damit zu groferen
Kollapszeiten. Der Vergleich der gemessenen Kollapszeiten bei unterschiedlichem
Gasgehalt in Abbildung 5.14 bestétigt dies. Sowohl aus Abbildung 5.13, als auch
aus Abbildung 5.14, ist eine Sattigung dieses Effektes bei hoher PWR bzw. hohem
Gasgehalt erkennbar.

Zusammenfassend ldsst sich aus den vorgestellten Ergebnissen schliefsen, dass ei-
ne Variation des Anfangsradius Ry im betrachteten Bereich typischer Ruheradien
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Abbildung 5.14: Gemessene Kollapszeit tc in Abhéngigkeit von der PWR fiir zwei un-
terschiedliche Wasserbedingungen. Dargestellt ist der Mittelwert aus 10 Messungen, sowie
die Streuung der gemessenen Kollapszeiten bei der jeweiligen Einstellung. Die Messun-
gen wurden in teilentgastem Wasser (O2 = 3,2mg/¢, —) bzw. nicht entgastem Wasser
(02 = 6,4mg/¢, ——) durchgefiihrt; Uy, = 3,0kV. Eine Erh6hung der Konzentration gels-
ster Gase im Wasser fiihrt zu einem Anstieg der Kollapszeit.

keinen Einfluss auf die Ausbreitung hochintensiver US-Pulse hat. Die Wechselwir-
kung zwischen Kavitation und Schallausbreitung wird im Wesentlichen durch die
Anzahldichte von Kavitationsblasen bestimmt. Diese Gréfe kann iiber den Gas-
gehalt des Wassers verdndert werden. Der als Vergleichszustand bei Messung und
Simulation dienende Idealfall der reinen US-Ausbreitung, ohne die Beeinflussung
durch Kavitationseffekte, kann im Experiment durch eine sehr gute Entgasung
oder durch Reduktion von Kavitationskeimen angendhert werden. Abhingig von
der Intensitét und den Wasserbedingungen kann eine PWR bestimmt werden, die
das Kavitationsverhalten selbst nicht beeinflusst und gleichzeitig die Durchfiih-
rung einer Vielzahl von Messungen zur statistischen Mittelung unter konstanten
Versuchsbedingungen erlaubt.
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5.2.2 Einfluss von Kavitationsblasen auf die Schallausbreitung
bei Stofiwellenanwendungen

In Abschnitt 5.2.1 wurde experimentell gezeigt, dass die durch den US-Puls selbst
induzierten Kavitationsblasen die weitere Ausbreitung dieses Pulses beeinflussen.
Dies demonstriert die Notwendigkeit, Wechselwirkungsmechanismen bei der Be-
rechnung der physikalisch wirkenden Felder zu beriicksichtigen. Das in dieser Arbeit
entwickelte Modell soll den durch die Wechselwirkungen verursachten, messtech-
nisch beobachtbaren Einfluss von Kavitation auf die Schallausbreitung méglichst
gut wiedergeben. Fiir die Verifikation des Modelles werden daher Messungen zum
Schalldruckverlauf mit Simulationsergebnissen bei typischen Stofiwellenanwendun-
gen verglichen.

ESWT-Signal

Die in Abbildung 5.8 dargestellten Fokusdruckmessungen beim ESWT-Wandler
zeigen, dass bei einer Reduktion von Kavitationskeimen in entgastem Wasser die
statistischen Variationen im Fokusdruckverlauf nicht mehr auftreten. Bei Verwen-
dung von nicht entgastem Leitungswasser (O2 = 6,3mg/{) anstelle von entga-
stem Wasser wird ein gegenteiliger Effekt erwartet. Abbildung 5.15(a) bestétigt
dies durch den Vergleich von jeweils zehn gemittelten Fokusdrucksignalen fiir die
drei betrachteten Wasserbedingungen. Eine héhere Dichte von Kavitationsblasen
fiihrt zu einer deutlichen zeitlichen Verkiirzung des Zuganteils, verbunden mit ei-
ner leichten Verringerung der maximal erreichten Zugamplitude sowie stérkeren
Nachschwingungen.

Die Simulation prognostiziert dasselbe Verhalten. Die numerischen Ergebnisse fiir
anfénglich gleichférmig verteilte Blasen mit einem Ruheradius von Ry = 3 ym und
den Blasendichten no = 0 (keine Blasen), ng = 50 /cm® und ng = 250 /cm? sind in
Abbildung 5.15(b) dargestellt. Sie zeigen eine sehr gute qualitative Ubereinstim-
mung mit den experimentellen Ergebnissen aus Abbildung 5.15(a). Dieser direkte
Einfluss von Kavitationsblasen auf den Druckverlauf des Anregungssignales wurde
im Rahmen dieser Arbeit erstmals gleichzeitig durch Experimente und Simulatio-
nen gezeigt [Lie03a, Lie03b, LDR04, LDR06a, LDRO06b]. Inzwischen ist dieser Ef-
fekt an unterschiedlichen US-Systemen bestiitigt worden [AOL05, PSB*05, San05,
Tan04]. Auch im Rahmen dieser Arbeit wurden weitere Untersuchungen an dem
vorgestellten piezoelektrischen Lithotripter durchgefiihrt, um die mit dem kom-
pakten ESWT-Wandler beobachteten Effekte bei einem anderen Therapiesystem
zu bestitigen.
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entgastes Wasser mit ca. 3% Essigsiure.

Abbildung 5.15: Vergleich gemessener und simulierter Druck-Zeitverldufe im Fokus des
ESWT-Wandlers in Abhingigkeit von der Blasendichte.

ESWL-Signal

Bei den Lithotripter-Experimenten wurden im Fokus der Anordnung Schalldruck-
messungen in Abhéngigkeit von der Blasendichte und der Schallintensitét durchge-
fiihrt. Die Wassertemperatur bei den Messungen betrug zwischen 7" = 18,1 °C und
T = 24,5 °C. Es werden zwei verschiedene Intensititsstufen betrachtet, die Wand-
lerspannungen von Uy, = 2,1kV bzw. U, = 2,6kV entsprechen. Die PWR betrug
0,5 Hz. Die Variation der Anzahldichte von Kavitationsblasen wurde durch unter-
schiedlich starke Entgasung des verwendeten Leitungswassers erreicht. Es werden
Druckmessungen in sehr gut entgastem (O2 = 0,9mg//¢), teilentgastem (O2 =
3,8 mg/¢) und nicht entgastem Wasser (O2 = 6,4 mg/¢) vorgestellt.

Abbildung 5.16 zeigt den Vergleich zwischen gemessenen und berechneten Fokus-
drucksignalen fiir die Abhingigkeit des Druck-Zeitverlaufes vom Gasgehalt bzw.
der Anzahldichte von Kavitationsblasen bei unterschiedlichen Intensitétsstufen.
Die Messkurven zeigen dasselbe Verhalten wie bei den Experimenten mit dem
ESWT-Wandler. Ein hoherer Gasanteil fiihrt im Mittel zu einer zeitlichen Ver-
kiirzung des Zuganteiles und stirkeren Nachschwingungen. Dieser Effekt wird bei
der niedrigeren Intensitétsstufe (Abbildung 5.16(a)) erst beim hoéchsten Gasge-
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Abbildung 5.16: Vergleich zwischen gemessenem Druck-Zeitverlauf (jeweils 40 Einzel-
messungen gemittelt) im Fokus des piezoelektrischen Lithotripters und Simulationsergeb-
nissen. Mit steigender Blasendichte und Schallintensitdt nimmt der Einfluss der Wechsel-
wirkung zwischen der Schallausbreitung und Kavitation zu und fiihrt zu einer deutlich
veranderten Pulsform im Fokus.
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halt deutlich sichtbar, wihrend er bei gréferen Druck- und Zugamplituden schon
bei geringerem Gasanteil einsetzt (Abbildung 5.16(b)). Bei einer Wandlerspan-
nung von Uy, = 2,6kV tritt, neben dem Einfluss auf den Zuganteil des Signa-
les, auch eine leichte Reduktion des positiven Spitzendruckes mit zunehmendem
Gasanteil auf. Im Vergleich zum gemessenen Spitzendruck von pmax = 78 MPa bei
02 = 0,9mg/{ ergibt sich bei O2 = 3,8 mg// eine Verringerung um 7,7 % (72 MPa)
und bei Oz = 6,4mg/¢ um 12,2% (68,5 MPa). Bei allen anderen in diesem Ab-
schnitt gezeigten Messergebnissen betrégt die Variation des Spitzenschalldruckes
bei unterschiedlichen Versuchsbedingungen weniger als 5 %. Bei Uy, = 2,6kV und
einem Gasanteil von 6,4mg/¢ fiihrt die Kavitation in den gemittelten Signalen
auflerdem zu einem, der Zugphase nachfolgenden, positiven Gleichanteil im gemes-
senen Schalldruck. Dies ist ein Messartefakt, der nur bei sehr starker Kavitation
und einer entsprechend hohen Blasendichte in der Umgebung des faseroptischen
Hydrofons auftritt. Die Ursache dieses Artefaktes ist nicht vollstéindig gekldrt. Es
wird vermutet, dass Kavitation in der N&he der Faserspitze zu einer mechanischen
Deformation und dadurch verénderten Lichtleiteigenschaften der Glasfaser fiihrt
[PSBT05].

Der Vergleich zwischen den Simulationsergebnissen mit unterschiedlicher Blasen-
dichte und den gemessenen Drucksignalen bei unterschiedlichem Gasgehalt des
Wassers zeigt, dass der qualitative Einfluss der Kavitation auf die Schallausbrei-
tung durch das Simulationsmodell richtig wiedergegeben wird. Dies gilt sowohl fiir
die Abhidngigkeit des Fokusdrucksignales von der Blasendichte als auch von der
Intensitdt des Schallsignales. Der Anfangswert der Blasendichte wurde dabei so
gewihlt, dass fiir U, = 2,6kV eine bestmogliche Ubereinstimmung zwischen Simu-
lation und Messung erreicht wird. Fiir diesen Fall ist in Abbildung 5.17 nochmals
der direkte Vergleich zwischen der Messung und dem jeweils entsprechenden Si-
mulationsergebnis bei unterschiedlicher Blasendichte gezeigt. Dies erlaubt, neben
dem qualitativen Vergleich, auch eine quantitative Bewertung der numerischen
Approximation, beispielsweise bzgl. der Verkiirzung des Zuganteiles. Durch die
Variation der Blasendichte und den Vergleich mit Messungen kann indirekt auf
die, unter den gegebenen Versuchsbedingungen, vorhandene Keimdichte geschlos-
sen werden. In Abbildung 5.17(a) sind die Ergebnisse fiir die Ausbreitung ohne
Kavitationseinfluss dargestellt. Bei der Schallausbreitung in teilentgastem Wasser
(Abbildung 5.17(b)) zeigt sowohl die Messung als auch die numerische Berechnung
eine leichte Reduktion des Spitzenschalldruckes, sowie eine Verkiirzung des Zugan-
teiles. Im Gegensatz zur Messung ergibt sich bei der Simulation mit hohem Gasge-
halt (Abbildung 5.17(c)) ein erneuter Wiederanstieg des Spitzenschalldruckes. Dies
kann durch das Messergebnis nicht bestéitigt werden. Eine gute Ubereinstimmung
ergibt sich fiir den wesentlichen Einfluss der Kavitationsblasen auf den Zuganteil
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Abbildung 5.17: Vergleich zwischen berechnetem und gemessenem Fokusdruckverlauf
bei unterschiedlicher Blasendichte fiir Uy = 2,6kV.
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des Signales. Die physikalische Ursache der verdnderten Pulsform durch Kavita-
tionseinfluss wird in Abschnitt 6.1 durch die Analyse von Simulationsergebnissen
verdeutlicht.

5.2.3 Detektion des Blasenkollaps bei Stofwellenanregung

Die Kollapszeit t. ist ein quantitatives Maf zur Bewertung der Kavitationsblasen-
dynamik bei Anregung mit einem US-Puls. Grofere Kollapszeiten bedeuten eine
langere Expansionsphase der Blasen und im Allg. eine stirkere Kavitationswirkung
in Bezug auf mechanische Schiden an Gewebe oder Konkrementen. In diesem Ab-
schnitt wird, durch den Vergleich zwischen den aus den Simulationsergebnissen
berechneten und den mit dem Kavitationsdetektor (PCD) gemessenen Kollapszei-
ten, das entwickelte Simulationsmodell verifiziert.

In Abbildung 5.18 sind fiir eine Wandlerspannung von Uy, = 3,0kV am Litho-
tripter die simulierte Blasendynamik und die empfangenen Signale des PCD dar-
gestellt. Fiir die Anfangsparameter der Simulation wurden die in Abschnitt 5.2.2
bestimmten Werte (no = 5/cm®, Ry = 10 um) bei der Ausbreitung in teilentga-
stem Wasser verwendet. Der Vergleich zwischen der berechneten Blasendynamik
und den mit dem PCD empfangenen Signalen kavitierender Kavitationsblasen in
Abbildung 5.18 zeigt eine sehr gute Ubereinstimmung fiir den Kollapszeitpunkt.
Ein entkoppeltes Modell, das auf der getrennten Berechnung von US-Ausbreitung
(mit np = 0) und Einzelblasendynamik basiert, unterschitzt die tatsachlich auftre-
tende Expansionsphase dagegen deutlich. Die Wechselwirkung zwischen Schallfeld
und Kavitationsblasen fiihrt zu einem kiirzeren Zuganteil im anregenden Schallsi-
gnal und einer ausgeprégten zweiten positiven Druckphase (sieche Abschnitt 5.2.2).
Dadurch erfolgt im Blasen-Fliissigkeitsgemisch eine langsamere Expansion der Ka-
vitationsblasen als im entkoppelten Fall (Abbildung 5.18(a)). Die Expansion der
Kavitationsblasen bewirkt weiter eine Verdringung der Fliissigkeitsphase und da-
mit eine Verringerung der Dichte und Erhéhung der Kompressibilitdt des Gemi-
sches in diesem Bereich. Durch den dadurch verminderten Druck konnen die Blasen
deutlich linger anwachsen und erreichen sehr viel spiter den maximalen Radius,
als im entkoppelten Fall ohne Beriicksichtigung dieser Wechselwirkungen.

In Abbildung 5.19 ist ein weiterer Vergleich zwischen berechneter Blasendyna-
mik und den mit dem PCD empfangenen Signalen fiir eine Wandlerspannung von
Uy, = 5,1kV dargestellt. Bei dieser maximalen Einstellung konnte in 6 von 10 Fal-
len, neben dem ersten Kollaps der Kavitationswolke, auch ein deutliches Signal fiir
einen zweiten Kollaps der Blasen nach dem Wiederaufschwingen detektiert wer-
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3,2mg/?).

Abbildung 5.18: Vergleich zwischen berechneter Blasendynamik im Lithotripterfokus
(a) und den mit den PCD-Hydrofonen empfangenen Signalen (b); U, = 3,0kV.

den. Der Vergleich mit dem Ergebnis des entwickelten Simulationsmodelles zeigt
wiederum eine sehr gute Ubereinstimmung, wihrend eine numerische Berechnung
auf der Basis eines entkoppelten Modelles die tatsichliche Blasendynamik nicht
anndhernd wiedergeben kann. Auch in Bezug auf den messtechnisch detektierten
zweiten starken Kollaps ergibt sich mit dem Gesamtmodell eine gute Néherung
der Blasendynamik. Lediglich die Dauer zwischen erstem und zweitem Kollaps
wird in der Simulation (= 233 us) im Vergleich zur Messung (~ 289 us) aufgrund
der Vernachlissigung der Gasdiffusion unterschétzt (vergl. Abbildung 3.15).

In Tabelle 5.1 ist fiir drei unterschiedliche Intensitatsstufen ein quantitativer Ver-
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3,2mg/l).

Abbildung 5.19: Vergleich zwischen berechneter Blasendynamik im Lithotripterfokus
(a) und den mit den PCD-Hydrofonen empfangenen Signalen (b); Uy, = 5,1kV.

gleich zwischen den gemessenen und berechneten Kollapszeiten dargestellt. Die
sehr gute Ubereinstimmung zwischen den experimentellen Daten und den Simula-
tionsergebnissen unterstreicht die Qualitét des Verfahrens im Fall der pulsférmigen

Schallausbreitung,.
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Wandlerspannung | Messung (PCD) | Simulation
Uw (kV) te (ps) te (ps)

2,6 261 + 30 276 (45,7 %)

3,0 316 + 21 326 (+3,2 %)

5,1 543 + 26 504 (-7,2%)

Tabelle 5.1: Quantitativer Vergleich zwischen gemessener und berechneter Kollapszeit t.
fiir unterschiedliche Intensitdten des abgestrahlten Schallsignales. Die Messungen wurden
in teilentgastem Wasser durchgefiihrt. Angegeben ist der Mittelwert aus jeweils zehn Mes-
sungen mit den maximal auftretenden Abweichungen und die aus Simulationsergebnissen
berechnete Kollapszeit mit der relativen Abweichung zum gemessenen Mittelwert.

5.2.4 Raumlich-zeitliche Entwicklung des Blasenfeldes im Freifeld
eines Lithotripters

Zur Verifikation des Modelles wurden bisher der Schalldruckverlauf und die Blasen-
dynamik an einzelnen Punkten betrachtet. In diesem Abschnitt werden fotografi-
sche Aufnahmen mit Simulationsergebnissen zur rdumlich-zeitlichen Dynamik des
Kavitationsblasenfeldes im Freifeld, d. h. bei ungestorter Schallausbreitung, vergli-
chen. Die Experimente wurden an der Universitéit Twente mit einem baugleichen
Lithotripter, wie dem in dieser Arbeit verwendeten, durchgefiihrt. Bei den Expe-
rimenten wurde als Ausbreitungsmedium Wasser mit einem Gasgehalt von 3mg//¢
(bei Beginn der Messungen) verwendet [AJOO05]. Auf der Basis dieses gemessenen
Gasgehaltes wurde die Anfangsdichte der Blasen fiir die numerische Berechnung ge-
wiahlt. Damit kénnen vergleichbare, jedoch keine identischen, Versuchsbedingungen
zu denen am IHE vorausgesetzt werden. Dies muss bei der Bewertung der Ergeb-
nisse von Messung und Simulation beriicksichtigt werden. Vorwiegend soll durch
diesen Vergleich gezeigt werden, dass das Simulationsmodell die rdumlich-zeitliche
Entwicklung des Blasenfeldes qualitativ richtig wiedergibt.

In Abbildung 5.20(a) ist die, aus jeweils zehn Einzelaufnahmen gemittelte, Ver-
teilung des Kavitationsblasenfeldes zu unterschiedlichen Zeitpunkten gezeigt. Auf-
grund der seitlichen Betrachtung des Blasenfeldes ist in den Bildern die Projektion
der Blasenwolke auf eine Ebene dargestellt. Dunkel abgebildete Regionen entspre-
chen dabei einer hohen Blasendichte, wihrend in den weiften Bereichen keine Blasen
detektiert wurden. Der geometrische Fokus der Lithotripter-Anordnung befindet
sich bei r = 0, z = 194 mm (siehe Abbildung 2.1). Die Stofwelle breitet sich in posi-
tiver z-Richtung aus und erreicht die Fokusregion zum Zeitpunkt ¢ ~ 130 us. Durch
den Zuganteil des Schallsignales beginnt nachfolgend die, im Vergleich zur Dauer
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Abbildung 5.20: Riumlich-zeitliche Entwicklung des Kavitationsblasenfeldes. Vergleich
zwischen fotografischen Aufnahmen (aus [AOLO05]) und Simulationsergebnissen; Uy, =
3,0kV.



-108- Experimentelle Verifikation des Gesamtmodells

des anregenden US-Pulses, lange Expansionsphase der Kavitationsblasen. Man er-
kennt in Abbildung 5.20(a) die ellipsoidférmige Blasenwolke (Cluster), die sich mit
zunehmender Zeit in positive z-Richtung verschiebt. Zum Zeitpunkt ¢ = 250 us hat
die Kavitationsblasenwolke eine Ausdehnung in axialer Richtung von etwa 60 mm.
Nach dem Kollaps des Clusters bei ¢ &~ 450 us [AOL05] schwingen die Kavitations-
blasen wieder auf, was in der Aufnahme bei ¢ = 550 us deutlich wird. Der Kollaps
des Clusters beginnt bei den Blasen in der dufieren Region der Blasenwolke und
setzt sich nach innen fort.

In Abbildung 5.20(b) ist der numerisch berechnete Gasanteil fiir denselben raum-
lichen Ausschnitt wie in Abbildung 5.20(a) dargestellt. Im Gegensatz zu den foto-
grafischen Aufnahmen wird hier keine Projektion, sondern ein zweidimensionaler
Schnitt durch das rotationssymmetrische Blasenfeld betrachtet. Als Vergleichs-
grofte zwischen fotografischen Aufnahmen und Simulationsergebnissen wurde der
Gasanteil gewdhlt, da zum volumetrischen Gasanteil sowohl der Blasenradius als
auch die Blasendichte beitragen. Beide Grofien gehen auch in die fotografische Ab-
bildung der Blasenwolke ein. Bei der Simulation wird das in Abbildung 2.2 gezeigte
Drucksignal mit einer Amplitude von pg = 1,17 MPa abgestrahlt (entsprechend der
Wandlerspannung U,, = 3,0kV), als weitere Anfangsbedingungen sind homogen
verteilte Blasen mit Ry = 10 um und einer Blasendichte von ng = 5/cm?® ange-
nommen.

Insgesamt ergibt sich eine gute Ubereinstimmung zwischen den fotografischen Auf-
nahmen und dem Simulationsergebnis in Bezug auf die rdumliche Lage, Ausdeh-
nung und zeitliche Entwicklung des Blasenfeldes. Man erkennt in Abbildung 5.20(b)
die Expansionsphase der Blasenwolke zwischen ¢ = 200 us und ¢t = 350 ps mit einem
maximalen volumetrischen Gasanteil von 4,5 % zum Zeitpunkt ¢t = 350 us.

In Abbildung 5.21 ist die axiale und radiale Verteilung des berechneten Gasanteils
[ zu drei ausgewdhlten Zeitpunkten dargestellt. Auch in der Simulation erreicht
die Blasenwolke bei t = 250 us ihre grofite Ausdehnung. In Tabelle 5.2 ist ein
quantitativer Vergleich der sich zum Zeitpunkt ¢ = 250 us aus den Messdaten und
den Simulationsergebnissen ergebenden Abmessungen der Blasenwolke gegeben.
In Ubereinstimmung mit dem Experiment erfolgt der simulierte Kollaps des Clu-
sters ebenfalls von aussen nach innen. Zum Zeitpunkt ¢ = 450 us befinden sich die
Blasen im Zentrum des Clusters noch in der Kollapsphase, wihrend Blasen in der
dufleren Region bereits wieder aufschwingen (Abbildung 5.21(b)). Diese zweite Ex-
pansionsphase ist bei den Blasen im Zentrum in Abbildung 5.20(b) zum Zeitpunkt
t = 550 us zu erkennen.

Neben der Betrachtung der zweidimensionalen Darstellungen zur rdumlich-zeitlichen
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Abbildung 5.21: Berechnete Verteilung des Gasanteils auf der Rotationsachse und in
der Fokusebene zu den drei Zeitpunkten ¢ = 250 s (——), t = 350 us (—) und t = 450 us

(=)

maximale Ausdehnung der | Messung | Simulation
Kavitationsblasenwolke (mm) (mm)
axial 60 65
radial 10 13

Tabelle 5.2: Quantitativer Vergleich zwischen den sich aus den Bilddaten und Simu-
lationsergebnissen ergebenden maximalen Abmessungen der Kavitationsblasenwolke zum
Zeitpunkt ¢t = 250 us. Die Abmessungen der Blasenwolke wurden fiir die Simulation aus der
Verteilung des volumetrischen Gasanteils bestimmt, wobei als Auswertegrenze 8 = 0,1%
gewdhlt wurde.
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Entwicklung des Blasenfeldes wird eine integrale Grofie definiert, die das dyna-
mische Verhalten der gesamten Kavitationsblasenwolke abbildet. Hierzu wird der
zeitliche Verlauf des in einem Referenzvolumen Vief réumlich integrierten volume-
trischen Gasanteils betrachtet. Diesen integralen Gasanteil §v zu einem bestimm-
ten Zeitpunkt ¢ erhilt man aus den prozessierten Bilddaten durch die Summation
iiber alle von den detektierten Blasen eingenommenen Volumina [AJO05]

N; Np

Bu(t) = Nj/ref S5 Ve (5.1)

n=1 k=0

N; ist die Anzahl der durchgefiihrten Experimente pro Einstellung, V;ef ist ein Refe-
renzvolumen und Vi das jeweilige Volumen der in den Bildern detektierten Anzahl
von N Blasen. Die beschriebene Methode ist in ihrer Anwendung auf Fille mit ge-
ringer Blasendichte beschrénkt, bei denen sich Blasen entlang der optischen Achse
der Kamera (die senkrecht zur Hauptachse der Kavitationsblasenwolke steht) nicht
iberlappen bzw. vollsténdig verdecken. Diese Bedingung war bei den Experimen-
ten erfiillt, es wurde eine Uberlappung von wenigen Prozent der Blasen bestimmt
[AJOO05]. Zur Berechnung des integralen Gasanteils v wird, entsprechend dem
in Abbildung 5.20(a) dargestellten Ausschnitt der Gesamtanordnung, ein zylindri-
sches Referenzvolumen Vies = 7 X 10 x 10 x 80 mm?® verwendet. Dieses Volumen
ist beliebig gewéhlt und dient lediglich der Berechnung eines quantitativen Ver-
gleichswertes mit den Simulationen. Es entspricht jedoch in etwa dem Volumen, in
dem auch Kavitationsblasen detektiert wurden [AJOO05].

Die Berechnung des integralen Gasanteils Gv(t) aus den Simulationsergebnissen
erfolgt durch numerische Integration des Gasanteils 3 iiber das zylindrische Refe-
renzvolumen,

2w 2=229mm r=10mm
Bv(t) = / / rB(r,z,t)drdz . (5.2)

‘/ref =149mm =0

In Abbildung 5.22 ist der Vergleich zwischen dem experimentell ermittelten in-
tegralen Gasanteil und dem aus den Simulationsergebnissen berechneten in einer
normierten Darstellung iiber der Zeit aufgetragen. Man erkennt eine gute qualita-
tive Ubereinstimmung zwischen Experiment und Simulation. Die Expansionsphase
mit dem Maximum des integralen Gasanteils und der Kollaps des Clusters werden
in ihrem zeitlichen Verlauf gut durch die numerische Berechnung approximiert. Im
Vergleich hierzu wird mit einem entkoppelten Modell weder die Dauer der Expan-
sionsphase, noch der Bereich maximaler Expansion, noch das Einsetzen der Kol-
lapsphase der Blasenwolke richtig berechnet. Die Werte fiir den aus Simulationen
und Messdaten berechneten integralen Gasanteil liegen in derselben Groéfienord-
nung, allerdings wird aus den Simulationsergebnissen (Bvmax = 0,27 %) der drei-
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Abbildung 5.22: Aus Bilddaten (+) und Simulationsergebnissen (—) berechneter inte-
graler volumetrischer Gasanteil Oy, normiert auf den jeweils maximal auftretenden Gasan-
teil Bvmax. Zum Vergleich ist das Simulationsergebnis bei einer entkoppelten Berechnung
eingezeichnet (——).

bis vierfache Wert als durch die fotografischen Aufnahmen (Bvmax = 0,075 %) er-
mittelt. Wahrend der Wiederaufschwingphase nach dem Kollaps bei ¢ ~ 420 us
wird dieser Unterschied noch ausgeprégter. In [AJO05] wird die fotografische Me-
thode mit einem auf Laserstreuung basierenden Messverfahren, das eine hohere
rdumliche Auflésung besitzt, verglichen. Es zeigt sich, dass gerade in der Phase
nach dem Kollaps wegen der auftretenden kleinen Blasen die fotografische Metho-
de den Gasanteil im Allg. unterschéitzt. Bei der numerischen Berechnung wird der
Gasanteil in dieser Phase eher iiberschitzt, da der in der Realitdt stattfindende
Zerfall von Blasen in mehrere kleinere Blasen nicht beriicksichtigt wird. Insgesamt
lassen sich die Abweichungen zwischen Simulationsergebnissen und experimentel-
len Daten auf die Schwierigkeit zuriickfiihren, an der Universitéit Twente einen
vergleichbaren Anfangszustand bzgl. der Blasendichte zu den am THE durchgefiihr-
ten Messungen herzustellen. Die Anfangsparameter fiir die Simulationen wurden
auf Basis der Untersuchungen am IHE aus Abschnitt 5.2.2 und Abschnitt 5.2.3
gewihlt.

Durch den Vergleich von fotografischen Aufnahmen der Kavitationsblasen mit nu-
merischen Ergebnissen konnte damit gezeigt werden, dass das vorgestellte Modell
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das qualitative dynamische Verhalten der Kavitationsblasenwolke gut nachbilden
kann. Dies wird mit Modellen zur Schallausbreitung bzw. Blasendynamik unter
Vernachlédssigung der Wechselwirkungseffekte nicht anndhernd erreicht.

5.2.5 Wechselwirkungen bei HIFU-Anwendungen

Die Verifikation des Modells fiir HIFU-Anwendungen wird mit dem in Abschnitt 2.3.3
vorgestellten Sender durchgefiihrt. In Abbildung 5.23 ist die Blasendynamik im
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Abbildung 5.23: Blasendynamik zu Beginn der Schallanregung im Fokus des HIFU-
Wandlers bei unterschiedlichen Ruheradien von Ry = 3pum (—), Rp = 10 um (——) und
Ro=20pum (—-—); P, = 150 W.

Fokus des HIFU-Wandlers fiir unterschiedliche Ruheradien Ry gezeigt. Im Gegen-
satz zur Anregung mit Stofwellen kann bei der hier betrachteten Anregung mit
einem hochintensiven CW-Burst (f = 985kHz, 100 Perioden, P, = 150 W) die
Abhingigkeit der Blasenschwingung vom Ruheradius nicht vernachlissigt werden.
Damit kann fiir die Simulation mit HIFU-Signalen nicht grundséitzlich von der, bei
pulsférmigen Signalen verwendeten, Anfangsbedingung einer homogenen Blasen-
verteilung ausgegangen werden. Unter einer homogenen Blasenverteilung werden
hier rdumlich gleichverteilte Blasen (d.h. eine rdumlich konstante Blasendichte)
eines Ruheradius verstanden. Allerdings lassen sich die Werte fiir typische Ru-
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heradien auf den Bereich von Ry = 1pum bis Ry = 20 um einschrénken (siehe
Abschnitt 3.1.1). Weiterhin werden bei CW-Anregungen, durch die alternierenden
Druck- und Zuganteile, im Vergleich zu Stofwellen-Anregungen bei dhnlicher Zu-
gamplitude deutlich geringere Blasenexpansionen erreicht. Damit wird auch ein
insgesamt geringerer Einfluss von Kavitationsblasen auf die Schallausbreitung er-
wartet. Inwieweit sich die Abhingigkeit der Blasendynamik vom Ruheradius auf
die Wechselwirkungsmechanismen bei der Schallausbreitung auswirkt, wird anhand
von Simulationen mit unterschiedlichen Anfangsbedingungen untersucht.

Abbildung 5.24 zeigt den Einfluss der gewidhlten Anfangsbedingungen auf den
berechneten Druck-Zeitverlauf im Fokus des HIFU-Wandlers. Mit der Annah-
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(a) Simulationsergebnisse bei homogen (b) Simulationsergebnisse bei drei un-
verteilten Blasen mit Anfangsradien von terschiedlichen Anfangsbedingungen mit
Ro = 3pm (—), Rp = 10um (——) und rdumlich konstanter Blasendichte und zu-
Ro =20 pum (— - —). filligen Anfangsradien.

Abbildung 5.24: Berechneter Druck-Zeitverlauf im Fokus des HIFU-Wandlers bei un-
terschiedlichen Anfangszustinden bzgl. des Blasenradius. Vergleich zwischen homogener
Blasenverteilung und rdumlich gleichverteilten Blasen mit zufdlligem Anfangsradius bei
no = 300/cm? und einer abgestrahlten akustischen Leistung von P, = 150 W.

me einer homogenen Blasenverteilung mit Anfangsradien von Ry = 3 um bzw.
Ro = 10 um ergeben sich nahezu identische Fokusdruckverldufe, wihrend das Er-
gebnis fir Ry = 20 um von den beiden anderen abweicht (Abbildung 5.24(a)).
Die tatsdchliche Verteilung der Anfangsradien konnte in dieser Arbeit messtech-
nisch nicht bestimmt werden. Auf der Grundlage von Literaturdaten (siche Ab-
schnitt 3.1.1) ist eine zufillige Verteilung der Blasengrofen realitdtsniher, als die
Annahme, dass alle Blasen denselben Ruheradius haben. Mit der Anfangsbedin-
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gung einer Gleichverteilung der Blasenradien im Bereich 1 pm < Ry < 20 um bei
rdumlich konstanter Blasendichte werden Einfliisse auf das Simulationsergebnis,
die aus der speziellen Wahl eines einzigen Blasenradius resultieren, vermieden.
In Abbildung 5.24(b) sind die Simulationsergebnisse fiir drei unterschiedliche Aus-
gangszustinde mit zufilligen Blasenradien dargestellt. Die Druck-Zeitverldufe sind
hier identisch. Bei Verwendung dieser Anfangsbedingung kann der Einfluss von Ka-
vitationsblasen, wie schon bei der Pulsausbreitung, alleine durch die Variation der
Anzahldichte von Blasen untersucht werden.

Abbildung 5.25 vergleicht gemessene mit berechneten Druck-Zeitverlaufen im Fo-
kus des HIFU-Wandlers in Abhéngigkeit vom Gasgehalt bzw. der Anzahldichte von
Kavitationsblasen bei zwei Schallintensitéten. Es wurde ein CW-Burstsignal mit
f = 985kHz und 100 Schwingungszyklen verwendet. Die Wechselwirkungen zwi-
schen Kavitation und Schallausbreitung fiihren, neben einer Reduktion der Druck-
und Zugamplituden, zu einer geringeren nichtlinearen Aufsteilung des Signales und
damit zu einer verénderten Signalform im Vergleich zum Fall ohne Blasen. Beide
Effekte sind bei einer akustischen Leistung von P, = 150 W sowohl in den Simula-
tionsergebnissen als auch in den Messungen deutlich sichtbar (Abbildung 5.25(b)
und Abbildung 5.25(d)). Bei einer Leistung von P, = 90 W ist der Einfluss von Ka-
vitation auf das Fokusdrucksignal deutlich geringer und liegt fiir die Messungen im
Bereich der Messgenauigkeit. Fiir den Einfluss von Kavitation auf die Amplitude
und Form des CW-Signales ergibt sich aus Abbildung 5.25 eine gute Ubereinstim-
mung zwischen dem berechneten und gemessenen Fokusdruckverlauf.
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(d) Gemessener Fokusdruckverlauf in Ab-
héngigkeit vom Gasgehalt. Die Messun-
gen wurden in entgastem Wasser mit O»
= 1,3mg/¢ unter Zugabe von Essigsiu-
re (—), sowie in frischem, nichtentgastem
Leitungswasser mit Oz = 6,0mg/¢ (——)
durchgefiihrt; P, = 150 W.

Abbildung 5.25: Vergleich zwischen berechnetem Druck-Zeitverlauf im Fokus des HIFU-
Wandlers und Messergebnissen (jeweils 100 einzelne CW-Burstsignale gemittelt) fiir die
Schallausbreitung ohne Kavitation (—) und mit Kavitationsblasen (——) bei unterschied-
lichen Schallintensitéten.
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Der Nachweis, dass auch bei der Schallleistung von 90 W in nichtentgastem Wasser
schon Kavitation auftritt, wird durch die Auswertung der mit dem PCD empfange-
nen Signale erbracht. In Abbildung 5.26 ist der Vergleich der spektralen Kreuzlei-
stungsdichte bei P, = 90 W fiir die Fille der Ausbreitung in entgastem und nicht-

entgastem Wasser gezeigt. Wihrend in entgastem Wasser lediglich die héheren

05 1 15 2 25 3 05 1 15 2 25 3
f (MHz) f (MHz)
(a) Entgastes Wasser (O2 = 1,3 mg/¢) mit (b) Leitungswasser (O2 = 6,0mg/{).
Essigsdure.

Abbildung 5.26: Aus den PCD-Signalen berechnetes, auf das jeweilige Maximum nor-
miertes, Kreuzleistungsdichtespektrum & bei unterschiedlichem Gasgehalt; P, = 90 W.

Harmonischen bei f =~ 2MHz und f ~ 3 MHz auftreten, die aus der nichtlinearen
Schallausbreitung resultieren, wird in nichtentgastem Wasser auch die Subharmoni-
sche bei f ~ 0,5 MHz detektiert. Aus dem Auftreten dieser Subharmonischen kann
eindeutig auf stabil oszillierende Kavitationsblasen geschlossen werden. Kavitation
tritt damit in entgastem Wasser auch schon bei P, = 90 W auf, der Einfluss auf
das Fokusdrucksignal ist jedoch vernachldssigbar gering. Die Wechselwirkungsef-
fekte zwischen der Schallausbreitung und Kavitationsblasen sind damit, wie schon
bei pulsformiger Anregung, auch bei HIFU-Anwendungen abhingig von der An-
zahldichte von Blasen und der Intensitét des Schallsignales.



6 Wechselwirkungsanalyse und Ansitze zur
Therapieoptimierung

In diesem Kapitel werden exemplarische Anwendungsbeispiele des entwickelten Si-
mulationsmodelles gezeigt. In Abschnitt 6.1 wird untersucht, auf welchen physika-
lischen Mechanismen die Beeinflussung der Schallausbreitung durch Kavitation be-
ruht. Die Frage, ob die Kavitationswirkung durch eine geeignete Wahl der Pulsform
gezielt verstirkt oder gemindert werden kann, ist Gegenstand von Abschnitt 6.2.
Schlieflich wird in Abschnitt 6.3 gezeigt, dass sich das Kavitationsverhalten bei der
Lithotripsie durch Anwesenheit eines Steines wesentlich von dem der Freifeldbe-
dingung unterscheidet. Die fiir die therapeutische Anwendung relevanten Simulati-
onsergebnisse werden diskutiert und Ansétze zur Therapieoptimierung dargestellt.

6.1 Analyse zum Einfluss von Kavitation auf die
Schallausbreitung

Die charakteristische Anderung der Signalform durch die dynamischen Wechsel-
wirkungen zwischen Kavitationsblasen und Schallausbreitung wurde in Kapitel 5
zur Verifikation des entwickelten Simulationsmodelles genutzt. Eine hohere Bla-
sendichte fiihrt zu einem verdnderten Signalverlauf, wobei eine deutliche Varia-
tion, im Vergleich zur Schallausbreitung ohne Kavitation, zeitlich etwa ab der
maximalen Zugamplitude eines pulsférmigen Signales auftritt. Die physikalische
Ursache dieses Effektes wurde in Kapitel 5 nicht untersucht und ist bislang unge-
klirt. In [PSB105] wird vermutet, dass die Energieabgabe der Schallwelle an die
expandierenden Blasen zu einer Reduktion des Zuganteiles fiihrt. TANGUAY [TC03]
fithrt die Variation der Pulsform auf eine verénderte Ausbreitung der Beugungswel-
le zuriick. Die vom Primirsignal (von der Senderoberfliche abgestrahltes Signal)
aufgezogenen Blasen &dndern die Eigenschaften des Ausbreitungsmediums fiir die
nachfolgende Beugungswelle. In diesem Abschnitt wird durch die Analyse von Si-
mulationsergebnissen die physikalische Ursache des Einflusses von Kavitation auf
die Schallausbreitung verdeutlicht.

Bei den numerischen Berechnungen wird die schon in Abschnitt 2.3.2 eingefiihrte

117
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Geometrie des ESWT-Wandlers verwendet. Sie ist in Abbildung 6.1(a) nochmals
dargestellt. Abbildung 6.1(b) zeigt das bei den Simulationen von der Sendero-
berfliche abgestrahlte Druck-Zeitsignal. Hier wird ein analytisch beschreibbarer,
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(a) Simulationsanordnung. (b) Anfangsdrucksignal.

Abbildung 6.1: Sendergeometrie und von der Senderoberfliche abgestrahlter US-Puls.
Der Fokus der Anordnung befindet sich bei den Koordinaten r = 0, z = 55 mm.

mittelwertfreier US-Puls [Lie99] verwendet, der sich bzgl. Pulsdauer, Amplitude
und Verhéltnis von maximalem Druck- zu Zuganteil an typischen Signalen thera-
peutischer US-Systeme orientiert (vergl. Abschnitt 2.3). Die verwendete Pulsform
zeichnet sich, im Vergleich zu realen Signalen, durch den einfachen Signalverlauf
aus, der lediglich aus einem positiven Druckpuls gefolgt von einem Zuganteil be-
steht. Dadurch kann der Einfluss von Kavitation auf die einzelnen Anteile des
Pulses besser beobachtet werden als bei komplexeren Signalverldufen realer US-
Pulse. Die Simulationen wurden mit dem Gesamtmodell, Gl. 4.19 bis Gl. 4.34,
bei einer Diskretisierung von Az = 100 um durchgefiihrt. Die Wassertemperatur
wurde zu T = 20 °C angenommen.

Abbildung 6.2 zeigt die Ergebnisse zum Druck-Zeitverlauf an unterschiedlichen
Punkten auf der Rotationsachse. Dabei wird durch den Vergleich zwischen der
Schallausbreitung ohne Kavitationsblasen mit dem Fall der Beriicksichtigung von
Wechselwirkungseffekten nochmals der Einfluss von Kavitation verdeutlicht. In Ab-
bildung 6.2(a) kann das vom Sender abgestrahlte Primé&rsignal zeitlich noch klar
von der nachfolgenden Beugungswelle getrennt werden. Die Beugungswelle erreicht
auf der Rotationsachse in linearer Niherung dieselbe Amplitude wie das Primér-
signal, allerdings mit invertiertem Signalverlauf [Ham92, Rie86]. Der Einfluss der
Wechselwirkungen zwischen Schallfeld und Kavitationsblasen wirkt sich sowohl auf
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Abbildung 6.2: Berechneter Druck-Zeitverlauf an unterschiedlichen Punkten auf der Ro-
tationsachse. Vergleich zwischen der US-Ausbreitung ohne Kavitationsblasen (—) und un-
ter Beriicksichtigung von Wechselwirkungseffekten (——) mit no = 50/cm3, Ry = 10 um.
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die Pulsform des Primérsignales als auch auf die Beugungswelle aus. Dieser Effekt
tritt bereits nahe an der Senderoberfliche auf und ist nicht auf die Umgebung des
Fokuspunktes beschrankt. Der erste, positive Anteil des Primaérsignales wird durch
Kavitation nicht beeinflusst. Vorhandene Kavitationsblasen bewirken jedoch eine
Reduktion der Zuganteile bei Primarsignal und Beugungswelle, sowie eine diesem
Effekt nachfolgende Oszillation des Schalldruckes. In der N&he des Fokuspunk-
tes (Abbildung 6.2(d)) kann, durch die Uberlagerung des Primirsignales mit der
Beugungswelle, der Einfluss von Kavitation auf die einzelnen Signalanteile nicht
mehr getrennt betrachtet werden. Der beobachtete Wechselwirkungseffekt wird von
Unterdruckphasen im Schallsignal ausgelost und wirkt sich auf die nachfolgenden
Signalanteile aus.

Die bei der Ausbreitung eines US-Pulses durch den Zuganteil verursachte Expan-
sion der Kavitationsblasen fiihrt zu einer Anderung des volumetrischen Gasan-
teils 0 und damit zu einer verdnderten Dichte und Kompressibilitit des Blasen-
Fliissigkeitsgemisches. Fiir die Dichte p des Gemisches gilt

pr (1= Bpe. (6.1)
Die Schallgeschwindigkeit co ergibt sich in linearer Ndherung [NPS93] aus

1 1-
P ; + ( 2 2 ) (6.2)
CoPo  CgoPg0 CroPro
mit der Schallgeschwindigkeit c40 und der Ruhedichte pgo der Gasphase. Wird das
Medium als homogenes Gemisch betrachtet, so kann unter der Voraussetzung einer

adiabatischen Zustandsénderung in linearer Néherung das Kompressionsmodul
Kad = c3po (6.3)

definiert werden [Sut84], mit der Ruhedichte po und der Schallgeschwindigkeit
co des Blasen-Fliissigkeitsgemisches. Die reziproke Grofe dieses linearen adiabati-
schen Kompressionsmoduls nennt man adiabatische Kompressibilitit.

In Abbildung 6.3 sind die berechneten zeitlichen Verldufe verschiedener physi-
kalischer Grofen des Blasen-Fliissigkeitsgemisches am beliebig gewédhlten Punkt
r = 10mm, z = 50mm, dargestellt. Abbildung 6.3(a) zeigt nochmals den Ein-
fluss von Kavitation auf die Pulsform des Primérsignales und der Beugungswelle.
Die durch den Unterdruck verursachte Expansion der Kavitationsblasen fiihrt zu
einer Anderung des volumetrischen Gasanteiles 3 ~ R® um mehrere GroRenord-
nungen (Abbildung 6.3(b)). Die ausschlieflich auf der Anderung des Gasanteils
beruhende Variation der Gemischdichte p betrdgt weniger als 0,02 % und ist damit
vernachléssigbar. Dagegen ergibt sich ein deutlicher Einfluss auf die Kompressibili-
tat des Gemisches. Die Expansion der Kavitationsblasen fiihrt zu einem geringeren
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co bezogen auf den Anfangszustand; Kadnorm = Kad/Kad(t = 0)(—), Conorm =
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(d) Lokaler Einfluss der zeitabhingigen Materialeigenschaften auf den Schall-
druckverlauf; 5(t) = c2() - () (=), B(t) = cZy - A(t) (—).

Abbildung 6.3: Analyse zum Einfluss der Kavitationsblasendynamik auf den Schall-
druckverlauf am Punkt r = 10mm, z = 50mm mit den Anfangsbedingungen no =
50/cm3, Ry = 10 pum.
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Kompressionsmodul, d. h. einer erhghten Kompressibilitit, und mit ¢y ~ v/ Kaq zu
einer Verringerung der lokalen Schallgeschwindigkeit auf bis zu 60 % des Ruhewer-
tes. Das dynamische Verhalten der Kavitationsblasen fiihrt damit zu einem lokalen
Effekt der spontanen Anderung der Kompressibilitit und allgemein zu orts- und
zeitabhéngigen Materialeigenschaften. Der lokale Einfluss soll durch die einfache
lineare Ndherung

Kad

Po
abgeschétzt werden, wobei hier die berechnete Dichteschwankung p fiir den Fall
ohne Blasen (entsprechend Abbildung 6.3(a)) eingesetzt wird. Abbildung 6.3(d)
zeigt das Ergebnis dieser Ndherung. Die erhdhte Kompressibilitdt bewirkt einen

p=cop, (6.4)

P

geringeren Wechseldruck, das Gemisch aus expandierenden Blasen und Fliissigkeit
ist akustisch ,weicher als das reine Fluid. Die &rtliche und zeitliche Anderung
der Kompressibilitdt ist zudem die Ursache fiir die dem Zuganteil nachfolgende
Ostzillation des Schalldruckes.

Der Einfluss von Kavitationsblasen auf die Pulsform resultiert damit aus der Uber-
lagerung mehrerer Effekte. Neben einem lokalen Effekt, der sich aus der starken
Volumeninderung der Blasen unter Einwirkung eines Unterdruckes ergibt, fiihrt
die Blasenexpansion zu verinderten Eigenschaften des Ausbreitungsmediums und
beeinflusst damit die Ausbreitung nachfolgender Signalanteile. Beide Effekte wer-
den von der Anderung der Kompressibilitit des Gemisches dominiert, wihrend die
Variation der Gemischdichte im betrachteten Fall als vernachldssigbar angenom-
men werden kann.

Einen Eindruck iiber den Einfluss von Kavitation auf die rdumliche Schalldruckver-
teilung zu einem festen Zeitpunkt (¢ = 25 us) gewinnt man aus Abbildung 6.4. Da-
bei zeigt Abbildung 6.4(b) das Differenzfeld zwischen dem Simulationsergebnis mit
Beriicksichtigung von Wechselwirkungseffekten (no = 50/cm®, Ry = 10 ym) und
dem Ergebnis ohne Beriicksichtigung von Kavitation (Abbildung 6.4(a)). In Ab-
bildung 6.4(a) ist das fokussierte Schallfeld mit der vom Senderrand abgestrahlten
Beugungswelle zu erkennen. Vergleicht man Abbildung 6.4(a) mit Abbildung 6.4(b)
so wird deutlich, dass sich durch den Einfluss von Kavitation wesentliche Anderun-
gen bei der Ausbreitung des Zuganteiles der Schallwelle, sowie bei der Ausbreitung
der Beugungswelle ergeben. Dagegen bleibt der erste positive Anteil des Pulses im
gesamten Berechnungsgebiet unbeeinflusst von Kavitationseffekten.

Zusammenfassend ldsst sich aus den in diesem Abschnitt vorgestellten Berech-
nungen, sowie aus den Messungen und Simulationen in Abschnitt 5.2.2 schliefen,
dass die durch den Zuganteil des US-Pulses selbst induzierten Kavitationsblasen
die weitere Ausbreitung dieses Pulses beeinflussen. Eine héhere Anzahldichte von
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Abbildung 6.4: Riumliche Schalldruckverteilung zum Zeitpunkt ¢t = 25 us.

Blasen fiihrt zu einer Verkiirzung des Zuganteils und deutlich verénderten Nach-
schwingungen. Kavitation hat damit, abhéngig z. B. von den Wasserbedingungen
oder der PWR, selbst bei der Ausbreitung von einzelnen Pulsen einen Einfluss
auf die gemessene Pulsform. Dieser Effekt beruht u.a. auf verdnderten Ausbrei-
tungsbedingungen fiir das Schallsignal und hat damit beispielsweise Einfluss auf
die Vorgénge von Brechung, Beugung oder Dispersion. Der Ausbreitungseffekt ist
nicht auf eine bestimmte Region, etwa um den Fokuspunkt mit den dort auftreten-
den maximalen Zugamplituden, beschrénkt. Bei der Simulation miissen daher die
Wechselwirkungseffekte im gesamten Berechnungsgebiet berticksichtigt werden.

Aus gemessenen Pulsformen werden nach internationaler Norm [IEC98] die fiir
die therapeutische Anwendung relevanten Parameter abgeleitet, z. B. die maxima-
len Druck- und Zugamplituden oder die Energiedichte. Fiir die Energiedichte, die
sich aus dem zeitlichen Integral des quadrierten Drucksignales berechnet, ergibt
sich beispielsweise aus den in Abbildung 6.2(d) betrachteten US-Pulsen eine Diffe-
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renz von 23,8 % zwischen dem Fall der Schallausbreitung ohne Kavitation und mit
Blasen. In der Norm [IEC98] wird jedoch keine Vorschrift bzgl. der Qualitit der
Entgasung oder der PWR gemacht. Es erfolgt lediglich der Hinweis, dass die Schall-
druckmessungen in entgastem Wasser durchgefiihrt werden sollten. Die in dieser
Arbeit vorgestellten Ergebnisse verdeutlichen die Notwendigkeit von eindeutigen
Vorgaben in diesem Bereich.

6.2 Kavitationswirkung in Abhingigkeit von der Pulsform

Das Auftreten von Kavitation bei therapeutischen Anwendungen hochintensiver
US-Pulse ist Ursache verschiedener erwiinschter biologischer Wirkungen als auch
unerwiinschter Nebenwirkungen (vergl. Kapitel 1). Fiir die Entwicklung zukiinf-
tiger Therapiesysteme besteht daher ein grofies Interesse an Mdglichkeiten zur
Kavitationskontrolle. Das Ziel ist hierbei ein rdumlich auf die gewiinschte Wirk-
region begrenztes Kavitationsblasenfeld mit mdglichst hoher Energieabgabe beim
Kollaps, bei gleichzeitig kurzer Kollapszeit. Die biologische Wirkung von Kavita-
tion ist direkt mit dieser Energieabgabe an das umgebende Medium verbunden
[CBMCO03]. Dabei konnen beim gemeinsamen Kollaps von Kavitationsblasen einer
Blasenwolke Druckwellen abgestrahlt werden, die bzgl. der Maximalamplitude in
derselben Griofenordnung liegen, wie die primére Stofwelle [CCO06].

Das Kavitationsverhalten kann bei der praktischen Anwendung einzig durch das
vom Schallsender abgestrahlte Signal beeinflusst werden. Mit dem in dieser Arbeit
entwickelten Verfahren steht ein Simulationsmodell zur Verfiigung, mit dem die
Kavitationsdynamik bei beliebiger Variation des Schallfeldes untersucht werden
kann. Neben der Sendergeometrie, die das Fokussierungsverhalten bestimmt, ist
vor allem der zeitliche Verlauf des US-Pulses von Interesse.

In verschiedenen experimentellen Arbeiten wurden Ansdtze zur gezielten Beein-
flussung des Kavitationsverhaltens bei der Lithotripsie untersucht. Beispielsweise
konnen durch die Verwendung zweier, mit bestimmter zeitlicher Verzégerung zu-
einander abgestrahlter, US-Pulse die vom ersten Puls erzeugten Kavitationsblasen
durch das zweite Signal kontrolliert zum Kollaps gebracht werden. Abhingig von
der zeitlichen Verzogerung wird dadurch eine verstirkte Kavitationswirkung er-
reicht, die zu einer effizienteren Fragmentation fiihrt [LPFC02, LFZ"05, XZ00].
Untersuchungen in Abh#ngigkeit von der PWR, zeigen bei in vivo Experimenten,
dass eine verbesserte Fragmentation bei gleichzeitiger Reduktion der Nebenwir-
kungen erreicht werden kann, wenn Pulswiederholraten von weniger als 2,0 Hz ver-
wendet werden [PGHHO05, PLL"02]. Niedrigere Pulswiederholraten fiihren zu einer
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Verringerung der Anzahldichte von Kavitationsblasen und zu kiirzeren Kollapszei-
ten.

Neben diesen sekundiren Mafinahmen kann das Kavitationsverhalten direkt durch
den Druck-Zeitverlauf der Stofwelle beeinflusst werden [CT98]. In [ZZZ01] wird
gezeigt, dass eine hdhere Zugamplitude bei gleicher Dauer der Zugphase zu ei-
ner lingeren Kollapszeit und damit verbunden zu einer stirkeren Energieabgabe
beim transienten Blasenkollaps fiihrt. Damit wurde jedoch lediglich die Erwartung
bestatigt, dass bei einer hoheren Intensitdt des Schallsignales der Blasenschwin-
gung entsprechend mehr Energie aus dem Schallfeld zugefiihrt wird, die zeitlich
verzogert beim Blasenkollaps wieder abgegeben wird. Von gréferem Interesse ist
die Bestimmung einer optimalen Pulsform bzgl. der therapeutischen Wirkung von
Kavitation bei konstanter Energie des abgestrahlten Signales.

Aufgrund des dominierenden Einflusses der Zugphase auf die Blasendynamik ist
vor allem eine Variation dieses Signalanteiles von Interesse. Aus diesem Grund
wird im Folgenden die Auswirkung eines verénderten Zuganteiles des abgestrahl-
ten US-Pulses auf das Kavitationsverhalten untersucht. Ausgehend von der in Ab-
schnitt 6.1 verwendeten Pulsform wird bei der Simulationsanordnung aus Abbil-
dung 6.1(a) der Zuganteil so variiert, dass die in der Unterdruckphase enthaltene
Energie gleich bleibt. In Abbildung 6.5 sind die betrachteten Anfangsdrucksignale
mit unterschiedlichem Zuganteil aber gleicher Energiedichte dargestellt. Im Ver-
gleich zu der in Abschnitt 6.1 betrachteten Pulsform (PS0) werden Pulse mit der
doppelten (PS2) bzw. vierfachen (PS4) Dauer der Zugphase, bei einer entspre-
chenden Reduktion der Zugamplitude, betrachtet. Die Uberdruckphase ist in allen
Féllen identisch.

Im Fokuspunkt des selbstfokussierenden US-Senders treffen das von der Sender-
oberfliche abgestrahlte Signal und die am Rand der Kugelkalotte entstehende Beu-
gungswelle gleichzeitig ein. Diese Uberlagerung fiihrt dazu, dass sich die Pulsform
des Fokusdrucksignales unter linearer Naherung und bei schwacher Kriimmung der
Senderoberfliche aus der zeitlichen Differentiation des Anfangsdrucksignales ergibt
[Ham92]. Tm betrachteten Fall wirkt sich daher eine Anderung der Zugphase des
abgestrahlten Signales auf die Pulsform im Fokus erst ab der maximalen Zugampli-
tude aus. Dieser prinzipielle Zusammenhang, jedoch unter Beriicksichtigung nicht-
linearer Schallausbreitung, ist aus dem Vergleich zwischen den Anfangsdrucksigna-
len in Abbildung 6.5 und den berechneten Fokusdrucksignalen in Abbildung 6.6
ersichtlich. Vergleicht man weiterhin die numerischen Ergebnisse ohne Kavitati-
onseinfluss (Abbildung 6.6(a)) mit denen unter Beriicksichtigung der Wechselwir-
kungsmechanismen (Abbildung 6.6(b)), so wird deutlich, dass die charakteristische
Verkiirzung des Zuganteiles lediglich beim Signal PS0 deutlich sichtbar auftritt.
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Abbildung 6.5: Von der Senderoberfliche abgestrahlte Drucksignale. Ausgehend von
dem Puls PSO (—) mit der Pulsdauer T, = 8 us (Dauer des Zuganteiles 5,3 us), werden
die Drucksignale PS2 (——) mit einer doppelten, bzw. PS4 (- - -) mit einer vierfachen
Dauer des Zuganteiles, bei entsprechender Reduktion der Zugamplitude, betrachtet. Die
Uberdruckphase und die Energiedichte der drei Signale sind identisch.
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(a) Fokusdrucksignale ohne Kavitation. (b) Fokusdrucksignale mit Kavitation.

Abbildung 6.6: Berechneter Druck-Zeitverlauf im Fokus fiir die drei Signale PS0 (—),
PS2 (——) und PS4 (— - —). Vergleich der Pulsform ohne Beriicksichtigung von Kavitati-

onsblasen (a) und mit Kavitation, ng = 50/cm?, Rg = 10 um (b).
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Abbildung 6.7 zeigt die berechnete Blasendynamik im Fokus der Anordnung fiir die
drei Pulsformen bei unterschiedlicher Blasendichte. Bei dem in Abbildung 6.7(a)
betrachteten entkoppelten Modell wird zunichst die Schallausbreitung ohne Ka-
vitation simuliert. Die so berechneten Druck-Zeitverldufe im Fokus dienen als An-
regungssignale fiir eine Einzelblasensimulation. Aus Abbildung 6.7 wird deutlich,

" " H L]
50 100 150 200 250 300
t (us)

(a) Blasendynamik mit entkoppeltem Mo-
dell (no = 0).

50 100 150 200 250 300

t (us)
(b) Blasendynamik mit Beriicksichtigung (c) Blasendynamik mit Beriicksichtigung
von Wechselwirkungen und no = 5/cm?. von Wechselwirkungen und no = 50/cm?.

Abbildung 6.7: Berechnete Blasendynamik im Fokus fiir die drei Signale PS0 (—),
PS2 (——) und PS4 (— - —) bei unterschiedlicher Anzahldichte von Kavitationsblasen;
Ro = 10 pm.



-128- Wechselwirkungsanalyse und Ansédtze zur Therapieoptimierung

dass die Anzahldichte von Blasen einen wesentlichen Einfluss auf die Blasendyna-
mik selbst hat. Wie schon in Abschnitt 5.2 gezeigt, fiihrt eine hohere Blasendichte
stets zu einer lingeren Expansionsphase und gréferen Maximalradien. Betrachtet
man jedoch den Einfluss der Pulsform, so wird deutlich, dass mit zunehmender
Dauer der Zugphase und entsprechender Abnahme der Zugamplitude des abge-
strahlten Signales, langere Expansionsphasen und gréfere Maximalradien auftre-
ten. Die Pulsform mit der grofiten Zugamplitude (PS0) fithrt zum kleinsten Maxi-
malradius und zur kiirzesten Kollapszeit. Dieses Ergebnis ist unabhéngig von der
Anzahldichte von Kavitationsblasen. Allerdings ist der Einfluss der Pulsform auf
die Blasendynamik bei hohen Blasendichten geringer (Abbildung 6.7(c)).

Fiir die biologische Wirkung von Kavitation ist, neben der Dynamik des Blasenkol-
lapses, die beim Kollaps an das umgebende Medium abgegebene akustische Energie
von wesentlicher Bedeutung. In der Kollapsphase wird die wihrend der Expansion
gewonnene potentielle Energie in kinetische Energie der Fliissigkeitsschicht um die
Blase umgewandelt. Betrachtet man die einzelne Blase mit der sie umgebenden
Fliissigkeitsschicht als ein System, so kann aus Energieberechnungen vor und nach
dem Kollaps eine Abschitzung iiber die von diesem System an die Umgebung ab-
gegebene Energie gemacht werden [Bru00]. Die kinetische Energie des Gases in der
Blase kann aufgrund der geringen Dichte gegeniiber der kinetischen Energie der
umgebenden Fliissigkeit vernachlissigt werden. Diese ergibt sich zu [Bre02]

Eyin = 21poR°R®. (6.5)

Die potentielle Energie des Systems Blase-Fliissigkeit wird dagegen, wegen der
geringen Kompressibilitét des Fluids, durch die potentielle Energie Epo¢ der Blase
bestimmt [You89]. Sie entspricht im Wesentlichen der Arbeit, welche die Blase bei
ihrer Bewegung gegen den Umgebungsdruck verrichten muss.

R
Epot = 4 / (peo — p(R)) R*dR'. (6.6)
Ro
Unter der Annahme eines rdumlich konstanten Druckes p(R) innerhalb der Blase
folgt aus Gl. 6.6

Bpou = 5 (o = p(R)) (R = Ro") . (6.7)

Fiir die Gesamtenergie des Systems gilt
Egesamt = Eyin + Epot . (68)

Das durch Gl. 6.8 beschriebene System Blase-Fliissigkeit ist kein abgeschlosse-
nes System. Es erfolgt ein Energieaustausch mit dem Schallfeld. Weiter sind in
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Gl. 6.8 Effekte durch die Viskositdt der Fliissigkeit, die Oberflichenspannung oder
die Temperaturédnderung in der Blase vernachléssigt. Der aus der Blasendynamik
im Fokus fiir den Fall der Pulsform PS4 und no = 0, Ry = 10 um beispielhaft
berechnete zeitliche Verlauf von kinetischer und potentieller Energie, sowie der
Gesamtenergie nach Gl. 6.8, ist in Abbildung 6.8 dargestellt. Dem System wird
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Abbildung 6.8: Aus der Blasendynamik im Fokus berechneter zeitlicher Verlauf der
kinetischen Energie (—), der potentiellen Energie (——) und der Gesamtenergie (- - -) des
Systems Blase-Fliissigkeit fiir die Pulsform PS4 und ng = 0, Rgp = 10 pm.

zunichst durch das anregende Schallfeld bis zum Zeitpunkt ¢ ~ 45 us (siche Ab-
bildung 6.6(a)) Energie zugefiihrt. Dies fiihrt zu einer starken Blasenexpansion
und einer Beschleunigung der Fliissigkeitsschicht um die Blase. Die Expansions-
bewegung dauert aufgrund der Trigheit auch nach der Schallanregung an. Sie
wird jedoch beispielsweise durch die viskose Reibung gebremst und erreicht mit
dem maximalen Blasenradius ihren Umkehrpunkt. Zum Zeitpunkt der maximalen
Blasenexpansion ist die Gesamtenergie des Systems alleine durch die potentielle
Energie gegeben. Beim Zusammenfall der Blase wird diese Energie in kinetische
Energie umgesetzt und beim Kollaps teilweise an die Umgebung abgegeben. Diese
Energieabgabe kann durch die Differenz der potentiellen Energie beim jeweils ma-
ximalen Radius vor und nach dem Blasenkollaps (siehe Abbildung 6.8) berechnet
werden,

AFE¢ = Epot(Rmax1) — Epot(Rmax2) - (6.9)
In Tabelle 6.1 sind fiir die in Abbildung 6.7 betrachteten Fille die Werte der beim
ersten Kollaps abgestrahlten Energie AE. angegeben. Mit zunehmender Dauer der
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| AE.(uJ) || PSo | PS2 | PS4 |

no =0 39,9 | 53,6 | 73,9
no =5/cm® || 51,3 | 70,1 | 84,9
no = 50/cm?® || 101,6 | 120,7 | 123,4

Tabelle 6.1: Beim ersten Blasenkollaps abgestrahlte Energie AFE;, abhingig von der
Pulsform und Anzahldichte von Blasen.

Expansionsphase und damit groflerem Maximalradius steigt diese Energieabgabe
an. Dabei kann die lingere Kollapszeit sowohl durch eine Pulsform mit langerer
Zugphase, als auch durch eine hohere Blasendichte verursacht sein. Unabhingig
von der Anzahldichte an Blasen steigt die Energieabgabe beim Blasenkollaps mit
der Dauer der Unterdruckphase des anregenden Pulses an. Der Absolutwert dieser
Energie hingt jedoch stark von der Wechselwirkung zwischen Schallfeld und Ka-
vitationsblasen ab. Betrachtet man die prozentuale Energieabgabe, so zeigt sich,
dass das Blasensystem beim ersten Kollaps etwa 70-80 % seiner Energie verliert. Die
Werte fiir die unterschiedlichen Pulsformen und Blasendichten sind in Tabelle 6.2
angegeben. Der Einfluss der Pulsform und der Dichte von Kavitationsblasen ist

[ AEc/(Epot(Rmax1)) (%) ]| PSO | PS2 | PS4 |

no =0 83,0 | 80,9 | 79,1
no = 5/cm? 81,1 | 79,4 | 67,8
no = 50/cm® 76,0 | 74,8 | 74,7

Tabelle 6.2: Beim ersten Blasenkollaps prozentual abgestrahlte Energie.

hier gering. Dies bedeutet, dass die Blase, unabhingig vom zuvor erreichten Ener-
giezustand, beim ersten Kollaps immer ca. 70-80 % ihrer Energie an die umgebende
Fliissigkeit abgibt. Damit reicht die alleinige Kenntnis des bei der ersten Expansion
erreichten Maximalradius aus, um eine gute Abschéitzung iiber die beim Kollaps
umgesetzte Energie treffen zu konnen. Dieser Maximalradius liegt bei Stofswellen-
Anwendungen zumeist in der Gréofenordnung von einigen 100 Mikrometern bis zu
wenigen Millimetern und kann damit auch messtechnisch gut erfasst werden. Be-

3 um den Fokuspunkt, so wird

trachtet man beispielhaft ein Volumen von 1mm
mit den untersuchten Blasenkonzentrationen beim ersten Kollaps im volumetri-
schen Mittel eine Energie von ca. 0,2...6 uJ abgegeben. Die Energie des wirken-
den Schallsignales in diesem Volumen ist um ein Vielfaches héher und betrégt ca.
400 pJ. Dies zeigt, dass nur ein geringer Teil der Schallenergie an die Blasen ab-

gegeben wird. Allerdings ist fiir die biologische Wirkung von Kavitation nicht die
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auf ein verhdltnismafig grofles Volumen bezogene Energie relevant, sondern die
in den diskreten Kavitationsblasen gespeicherte und beim Kollaps lokal abgegebe-
ne Energie. Durch die beim Blasenkollaps erreichten extrem kleinen Blasenradien
treten lokal sehr hohe Energiedichten auf, die zu den in Kapitel 1 beschriebenen
Wirkungsmechanismen fijhren.

Fiir die therapeutische Anwendung ist neben der Energiedeposition im Bereich um
den Fokuspunkt auch die rdumliche Verteilung der Energie von Interesse. In Abbil-

z (mm) r (mm)
(a) Axiale (r = 0) Verteilung der maxi- (b) Radiale (z = 55mm) Verteilung der
malen potentiellen Energie Fpotmax- maximalen potentiellen Energie Fpotmax-

Abbildung 6.9: Riumliche Verteilung der maximalen potentiellen Energie des Systems
Blase-Fliissigkeit fiir die betrachteten Pulsformen PS0 (—), PS2 (——) und PS4 (— - —);
no = 5/cm?, Ry = 10 ym.

dung 6.9 ist die axiale und radiale Verteilung der maximalen potentiellen Energie
Epotmax (7, 2) = Epot(r, z, Rmax1) (siehe auch Abbildung 6.8) fiir die betrachteten
Pulsformen dargestellt. Daraus lassen sich Aussagen iiber die rdumliche Verteilung
der in den Blasen gespeicherten und letztlich von diesen wieder abgegebenen Ener-
gie treffen. Man erkennt, wie schon bei der Betrachtung im Fokuspunkt, dass Pulse
mit einem léingeren Zuganteil zu héheren Energien fiihren. Betrachtet man einen
festen Energiewert, so wird dieser bei Pulsen mit lingerem Zuganteil in einem
groferen Volumen erreicht.

Aus den in diesem Abschnitt vorgestellten Berechnungen ergeben sich konkrete An-
sdtze zur Therapieoptimierung durch eine geeignete Wahl der Pulsform. Betrachtet
wurden drei Pulsformen mit identischem positiven Druckanteil aber unterschied-
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lichen Zuganteilen, die jedoch alle denselben Energieinhalt haben. Damit ist die
Vergleichbarkeit des Kavitationsverhaltens gewéhrleistet. Die biologische Wirkung
ist direkt mit der Kavitationsblasendynamik verbunden. Die Simulationsergebnis-
se zeigen, dass der Puls mit der gréften Unterdruckamplitude und der kiirzesten
Dauer der Zugphase zur kleinsten Wirkregion mit der geringsten Energieabgabe
durch die Blasen fiihrt. Eine wesentlich hohere Energiedeposition mit einer Ver-
grofierung der Wirkregion wird durch Pulse mit einem lingeren Zuganteil erreicht.
Der Grund hierfiir liegt in der dadurch verursachten léngeren Expansionsphase und
den grékeren Maximalradien der Blasen. Beim Kollaps wird im Wesentlichen die
in der Expansionsphase gewonnene potentielle Energie umgesetzt, die proportio-
nal mit dem maximal erreichten Blasenvolumen und damit iiberproportional mit
dem Maximalradius steigt. Die biologische Wirkung von Kavitation kann damit
iiber die Wahl einer geeigneten Pulsform in eindeutiger Weise beeinflusst werden.
Wird eine raumlich ausgedehnte Wirkung von Kavitation mit einer hohen Ener-
giedeposition angestrebt, so sind Pulse mit mdglichst langer Dauer der Zugphase
zu wihlen, wihrend durch den Einsatz von Pulsen mit kurzen Zuganteilen hoher
Amplitude eine rdumlich lokalere Wirkung, bzw. generell eine Minimierung der
Kavitationswirkung erreicht wird.

6.3 Blasendynamik mit Steinphantom im Fokus

Untersuchungen zur Wechselwirkung zwischen Schallausbreitung und Kavitations-
blasen im Freifeld eines Lithotripters tragen zum grundsétzlichen Verstindnis der
komplexen Vorgénge bei und werden zur Verifikation von Simulationsmodellen,
wie in Abschnitt 5.2.4 dieser Arbeit, bendtigt. Fiir realitdtsnahe Studien ist die
Situation der Schallausbreitung mit einem steindhnlichen Objekt im Fokusbereich
des Lithotripters relevanter. In diesem Abschnitt wird anhand von Simulationen
und fotografischen Aufnahmen des Blasenfeldes der Einfluss eines solchen Objektes
auf die Schallausbreitung und das Kavitationsverhalten untersucht.

Bei Experimenten zur Steinfragmentation kommen meist zylindrische oder kugel-
formige Modellsteine aus Gips zum Einsatz. Durch die Verwendung unterschiedli-
cher Gipsmaterialien kénnen sowohl weiche als auch harte Konkremente nachgebil-
det werden [Die06, Gro05]. Beim Vergleich mit Simulationsrechnungen ergibt sich
in diesem Fall jedoch das Problem, dass sich die Versuchsbedingungen mit zuneh-
mender Zertriimmerung der Modellsteine @ndern. Der Stein zerfdllt in Fragmente
und durch die Erosion von Steinmaterial &ndert sich in der Umgebung der Stei-
noberfliche die Anzahl von Kavitationskeimen. Als Steinphantom wird in dieser
Arbeit daher eine Stahlkugel mit einem Durchmesser von 16 mm verwendet, um
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einen Vergleich zwischen Messung und Simulation zu ermdglichen. Diese Stahlkugel
kann fiir die Schallausbreitung in Wasser als ideal harter akustischer Reflektor an-
gesehen werden, denn die akustische Impedanz von Stahl liegt um einen Faktor 31
héher als die von Wasser [Kut88]. Die iibrigen Parameter der Versuchsbedingungen
und numerischen Simulation entsprechen den in Abschnitt 5.2.4 vorgestellten. Der
Kugelreflektor ist so positioniert, dass der dem Sender zugewandte Pol der Kugel
mit dem geometrischen Fokus der Anordnung (r = 0, z = 194 mm) iibereinstimmt.

In Abbildung 6.10 sind, zum besseren Vergleich, nochmals die schon in Abbil-
dung 5.20 gezeigten Simulationsergebnisse zur Entwicklung des Gasanteils im Frei-
feld dargestellt. Abbildung 6.11 zeigt die Ergebnisse der fotografischen Aufnahmen
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Abbildung 6.10: Simulationsergebnisse zur Entwicklung des Gasanteils im Freifeld.

und der numerischen Berechnung fiir die rdumlich-zeitliche Entwicklung des Ka-
vitationsblasenfeldes mit einem Kugelreflektor im Fokusbereich. Im Vergleich zur
Freifeldbedingung in Abbildung 6.10 kann man wesentliche Anderungen des Kavi-
tationsverhaltens feststellen, die sowohl in den Bilddaten, als auch in den Simula-
tionsergebnissen zu erkennen sind. Aus den verinderten Ausbreitungsbedingungen
resultiert eine Konzentration der Blasen in der Umgebung des Kugelreflektors mit
einer deutlich erhohten Blasendichte an der Kugeloberfliche, sowie eine Schicht
mit geringerer Blasenaktivitdt einige Millimeter von der Kugeloberfliche entfernt.
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(b) Simulationsergebnisse zur Entwicklung des Gasanteils.
Abbildung 6.11: Fotografische Aufnahmen (aus [Aro06]) und Simulationsergebnisse zur

rdumlich-zeitlichen Entwicklung des Kavitationsblasenfeldes mit Kugelreflektor im Fokus-
bereich. Der Pfeil markiert den Bereich geringerer Blasenaktivitét.
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In Abbildung 6.12 ist der berechnete Druck-Zeitverlauf im Abstand von 2mm
bzw. 3mm zur Kugeloberfliche dargestellt. Man erkennt deutlich die reflektier-
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Abbildung 6.12: Berechneter Druck-Zeitverlauf im Abstand von 2mm (r = 0,z =
192mm, —) bzw. 3mm (r = 0,z = 191 mm, ——) von der Kugeloberfliche. Man erkennt
die Uberlagerung des auf den Kugelreflektor zulaufenden Pulses mit dem reflektierten
Anteil.

te Stofiwelle, die sich je nach Entfernung zur Kugeloberfliche unterschiedlich mit
dem Zuganteil des hinlaufenden Pulses iiberlagert. Die in Abbildung 6.11 zu er-
kennende Schichtstruktur resultiert aus zwei Effekten [LAOT06]. Zum einen fiihrt
die Uberlagerung des auf die Kugeloberfliiche zulaufenden und dort reflektierten
Lithotripterpulses dazu, dass Blasen, die von der hinlaufenden Welle aufgezogen
werden, durch den reflektierten Puls komprimiert werden und kollabieren. Die-
ser Effekt beeinflusst damit die radiale Blasendynamik. Andererseits werden die
Blasen durch die Kraftwirkung des Schallfeldes in eine translatorische Bewegung
versetzt, die in Abhéngigkeit von der Schallfeldverteilung zu Regionen hdherer und
geringerer Blasendichte fiihrt.

Beide Effekte sind aus den dargestellten Verteilungen fiir die Entwicklung von Bla-
senradius und Blasendichte in Abbildung 6.13 zu erkennen. Sowohl der Blasenra-
dius, als auch die Blasendichte haben in ihrer axialen Verteilung ein Minimum, das
1,6 mm von der Kugeloberflache entfernt ist. Ndher an der Kugeloberfliche werden
beide Verteilungen maximal, wobei fiir die Blasendichte direkt an der Grenzfla-
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(a) Axiale Verteilung des Blasenradius. (b) Axiale Verteilung der Blasendichte.

Abbildung 6.13: Simulationsergebnisse zur Entwicklung von Blasenradius und Blasen-
dichte auf der z-Achse zu den Zeitpunkten ¢t = 250us (— - —), ¢ = 350 us (——) und
t =450 us (—); no = 5/cm?, Ry = 10 um.

che ein weiteres Minimum auftritt. Dieses Minimum wird bei der Berechnung des
Gasanteils durch den dort maximal werdenden Blasenradius kompensiert und ist
daher in den Simulationsergebnissen zum Gasanteil (Abbildung 6.11) nicht zu er-
kennen. In einer Entfernung von ca. 2-4 mm zum Fokus (r = 0, z = 194 mm) wird
eine weitere Erhohung des Blasenradius und der Blasendichte berechnet. Aus den
fotografischen Daten wird dieses zweite Maximum im Abstand von ca. 4mm be-
stimmt [Aro06]. Die berechneten maximalen Blasenradien liegen in der Grifenord-
nung eines Millimeters und stimmen damit gut mit den experimentell beobachteten
Werten [Aro06] iiberein.

In einem abschliefenden Vergleich zwischen der fotografisch erfassten Dynamik der
Blasenwolke und den Simulationsergebnissen wird die rdumlich-zeitliche Entwick-
lung des Gasanteils in einer zweidimensionalen Darstellung gezeigt. Dies soll noch-
mals den Unterschied zwischen der Freifeldbedingung und der Situation mit einem
Steinphantom verdeutlichen. Hierbei wird, wie in Abschnitt 5.2.4, ein integraler
Gasanteil betrachtet, wobei in diesem Fall die Integration nur iiber die radiale Ko-
ordinate erfolgt. Es wird damit der zeitverénderliche integrale Gasanteil in einzel-
nen Schichten entlang der z-Achse berechnet. Als Referenzvolumen bei der Auswer-
tung der Bilddaten dient eine zylindrische Schicht von 7 x 10 mm x 10 mm x0,1 mm,
entsprechend der Auflésung eines Pixels von 0,1 mm. Bei den Simulationsdaten
wird als Schichtdicke die rdumliche Diskretisierung von ebenfalls Az = 0,1 mm
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(b) Simulationsergebnisse zur Entwicklung des Gasanteils.

Abbildung 6.14: Riumlich-zeitliche Dynamik des Gasanteils im Freifeld und mit einem
Steinphantom (Stahlkugel) im Fokus.
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verwendet. In Abbildung 6.14 sind fiir die beiden Ausbreitungsbedingungen die
aus den Bilddaten berechnete rdumlich-zeitliche Entwicklung des Gasanteils und
die entsprechenden Simulationsergebnissen dargestellt. Als gestrichelte Linie ist
jeweils die Position des US-Pulses bei einer Schallgeschwindigkeit von 1500 m/s
angedeutet. Mit einem Steinphantom in der Fokusregion konzentriert sich die Bla-
sendynamik auf einen Bereich nahe der Steinoberfliche und dauert insgesamt l1&n-
ger als im Freifeld. Klar zu sehen ist die Schichtstruktur einige Millimeter vor dem
Steinphantom. Diese wesentlichen Unterschiede im Vergleich zur Freifeldsituati-
on sind sowohl in den experimentellen als auch in den numerischen Ergebnissen
deutlich zu erkennen.

Sowohl aus den Simulationen als auch aus den Experimenten ergibt sich im Fall mit
Steinphantom eine deutlich langere Kollapszeit als im Freifeld. Dabei konzentrie-
ren sich die Blasen an der Oberfliche des Steinphantoms. Aus diesen Ergebnissen
lassen sich Erkenntnisse fiir die praktische Anwendung ableiten. In Abschnitt 5.2.1
wurde fiir die Schallausbreitung im Freifeld gezeigt, dass mit steigender PWR auch
die Kollapszeit zunimmt. Lingere Kollapszeiten haben zur Folge, dass den beim
Blasenkollaps freigesetzten Mikroblasen weniger Zeit zur Ausdiffusion bleibt, bevor
der ndchste US-Puls eintrifft. Durch diese Blasen wird die Ausbreitung des nach-
folgenden Pulses beeinflusst. Ein reflektierendes Objekt im Fokus verstirkt diesen
Effekt. Im Rahmen dieser Arbeit wurde im Laborexperiment gezeigt, dass sich ei-
ne Erhohung der PWR, durch die schallabschirmende Wirkung eines Blasenfeldes,
negativ auf die Steinfragmentation auswirkt [Die06]. Weiter wird erwartet, dass
der Einfluss einer steigenden PWR auf die Kavitation im Fall der Schallausbrei-
tung mit Stein schon bei niedrigeren Pulswiederholraten auftritt als im Freifeld.
Die in Abbildung 6.15 dargestellten Messergebnisse zum Einfluss der PWR auf die
Kollapszeit im Freifeld und auf die Fragmentation von Modellsteinen bestitigen
dies. Die Anzahl von Stofwellen zur kompletten Fragmentation eines kugelfor-
migen Modellsteines (@ = 15mm, Material: Alamo S, Naturgips) steigt mit der
PWR. Eine komplette Fragmentation ist dann erreicht, wenn unter Stofiwellen-
einwirkung sdmtliche Fragmente eines Modellsteines durch ein 2 mm-Netz gefallen
sind [Die06]. Beim Vergleich zwischen der Kollapszeit und der Stofwellenanzahl
in Abbildung 6.15 erkennt man eine stetige Zunahme der benétigten Pulse mit
steigender PWR, wihrend sich der Einfluss der PWR auf die Kollapszeit erst bei
Pulswiederholraten > 1 Hz bemerkbar macht. Der Grund hierfiir sind die lingeren
Kollapszeiten im Fall der Schallausbreitung mit Modellstein.

Die Effizienz der Fragmentation sinkt mit steigender PWR. Dies ist eine wesentli-
che Erkenntnis fiir die klinische Anwendung. Dem, auch aus wirtschaftlicher Sicht,
angestrebten Ziel einer mdglichst kurzen Behandlungsdauer durch Erhdhung der
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Abbildung 6.15: Gemessene Kollapszeit tc und Anzahl von Stofwellen N zur kompletten
Fragmentation eines Modellsteines in Abhéngigkeit von der PWR. Die Ergebnisse sind
jeweils auf den Wert bei 0,5Hz normiert (tcnorm = tc/tc(0,5Hz), Nnorm = N/N(0,5Hz))
und entsprechen den Mittelwerten aus 10 (Kollapszeit) bzw. 8 (Fragmentation) Versuchen
bei Uy, = 3,0kV; (0,5 Hz) = 324 us, N(0,5Hz) = 642.

PWR sind damit Grenzen gesetzt. Die durch Kavitation verursachte Gewebesché-
digung ist dosisabhingig [XZ00] und steigt mit der Anzahl der benétigten Pulse.
Im Hinblick auf eine effiziente Fragmentation, bei gleichzeitiger Minimierung der
Patientenbelastung, sollte bei der Behandlung eine moglichst niedrige PWR, ge-
wahlt werden. Allerdings kann, wie in Abschnitt 6.2 gezeigt, durch den Einsatz
von US-Pulsen mit einer kurzen Dauer der Unterdruckphase die Kollapszeit ver-
kiirzt werden. Dies erméglicht die Behandlung mit hoheren Pulswiederholraten bei
gleichzeitig geringerer Energiedeposition durch die Blasen. Dadurch wird zwar der
Beitrag von Kavitation zur Steinfragmentation gemindert, es werden jedoch auch
weniger Nebenwirkungen erwartet.






7 Zusammenfassung

Der Einsatz von Ultraschall (US) in Kombination mit Kavitation hat in den letzten
Jahren eine Vielzahl neuer Anwendungen erméglicht. Dies gilt sowohl im Bereich
der Medizin, z.B. bei therapeutischem US oder der Verwendung von Kontrast-
mitteln in der Ultraschalldiagnostik, als auch im technischen Bereich, beispiels-
weise in der Reinigung oder der chemischen Verfahrenstechnik. Durch den Einsatz
von Kavitation wird in den meisten Féllen eine duflerst lokale und sehr effektive
Energiedeposition angestrebt. Bei der nichtinvasiven Applikation therapeutischen
Ultraschalls, z. B. in der Lithotripsie, der Orthopédie, oder der Tumorbehandlung
wurde Kavitation bisher vorwiegend als Ursache unerwiinschter Gewebeschidigun-
gen diskutiert. Immer mehr riickt jedoch auch hier der Aspekt von Kavitation als
erwiinschtem Wirkmechanismus in den Vordergrund. Trotz vielfiltiger Anwendun-
gen ist es bisher nur ansatzweise gelungen, das rdumliche und zeitliche Kavitati-
onsverhalten in eindeutiger Weise zu steuern. Fiir die Optimierung bestehender
Anwendungsformen und die Erschliefung neuer Einsatzgebiete ist jedoch die Ka-
vitationskontrolle von zentraler Bedeutung.

Bei nahezu allen Applikationen hochintensiven Ultraschalls kommt es, durch die
Unterdruckanteile der US-Signale, zur Entstehung von Kavitationsblasen. Das dy-
namische Verhalten dieser Blasen ist eng mit dem wirkenden Ultraschallfeld ge-
koppelt. Umgekehrt beeinflussen vorhandene Blasen die Schallausbreitung. Fiir
eine gezielte Anwendung von Kavitationseffekten ergibt sich das Problem, dass die
Kavitationsdynamik nicht direkt, sondern nur indirekt iiber das Ultraschallfeld ge-
steuert werden kann. Damit erfordert die Kontrolle der Kavitation gleichzeitig die
Kontrolle iiber die dynamischen Wechselwirkungen zwischen Ultraschallfeld und
Kavitationsblasen. Hieran scheitert bisher in vielen Bereichen der gezielte Einsatz
von Kavitation.

In dieser Arbeit ist es erstmals gelungen, ein selbstkonsistentes Berechnungsver-
fahren fiir therapeutische US-Anwendungen zu entwickeln, das die Simulation der
komplexen nichtlinearen Wechselwirkungen zwischen der Ausbreitung hochinten-
siven Ultraschalls und Kavitationsblasen erlaubt. Der gewdhlte Ansatz ist dabei
grundsétzlich fiir eine Vielzahl von Anwendungen giiltig und nicht auf Applika-
tionen therapeutischen Ultraschalls beschrinkt. Das Kernstiick des Modells ist die
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Beschreibung des Gemisches aus Fliissigkeit und Kavitationsblasen als kontinuierli-
ches Zwei-Phasen-Medium. Das Gesamtmodell besteht dabei aus den Teilmodellen
der nichtlinearen US-Ausbreitung und der Einzelblasendynamik. Die Kopplung der
Teilmodelle erfolgt iiber eine geeignete Mittelung derart, dass das charakteristische
Verhalten der einzelnen Blasen mit dem Vorgang der Wellenausbreitung verkniipft
wird.

Das Teilmodell der nichtlinearen US-Ausbreitung basiert auf den hydrodynami-
schen Grundgleichungen fiir ideale Fliissigkeiten, die mit einem expliziten FDTD-
Verfahren in Erhaltungsform numerisch umgesetzt werden. Diese Formulierung
garantiert eine optimale Approximation sowohl glatter Losungen, als auch der bei
therapeutischem US auftretenden Stofwellen. Ausgehend von gemessenen Druck-
signalen unterschiedlicher Therapiesysteme werden die Anforderungen an ein Ein-
zelblasenmodell abgeleitet und eine geeignete Modellierung der sphirischen Blasen-
schwingung vorgestellt. Die numerische Umsetzung dieser eindimensionalen Bewe-
gungsgleichung erfolgt mit einem adaptiven Runge-Kutta-Verfahren. Die Simula-
tionsergebnisse verdeutlichen den dominierenden Einfluss der Kompressibilitit der
Fliissigkeit auf die Einzelblasendynamik. Weiterhin wird gezeigt, dass Austausch-
prozesse zwischen der Blase und der umgebenden Fliissigkeit, wie etwa die War-
meleitung und Dampfdiffusion, ebenfalls beriicksichtigt werden miissen. Sie wer-
den iiber ein Randschichtmodell in effizienter Weise integriert. Durch die neuartige
Kombination verschiedener Ansétze zur Modellierung der physikalischen Prozesse
bei der Einzelblasendynamik wird so ein speziell an die Anforderungen therapeuti-
scher US-Anwendungen angepasstes Berechnungsverfahren zur Blasenschwingung
entwickelt. Das Verfahren ermoglicht die Berechnung der Schallausbreitung sowohl
pulsférmiger als auch kontinuierlicher US-Signale.

Die Verifikation des Gesamtmodells erfolgt an drei unterschiedlichen Therapiesy-
stemen fiir Stofwellen- und CW-Anwendungen. Dabei werden die Simulations-
ergebnisse fiir den Schalldruckverlauf, die Kollapszeit und die rdumlich-zeitliche
Entwicklung des Blasenfeldes mit den jeweiligen Messgrofien verglichen. Die be-
rechneten Ergebnisse weisen eine sehr gute Ubereinstimmung mit den Messun-
gen auf. Gleichzeitig wird demonstriert, dass eine entkoppelte Betrachtung, unter
Vernachléssigung der Wechselwirkungsmechanismen, das tatséchliche physikalische
Verhalten auch nicht anndhernd wiedergeben kann und somit fiir eine Therapie-
analyse bzw. -optimierung ungeeignet ist. In dieser Arbeit werden ausschlieflich
Betrachtungen zur Schallausbreitung und Blasendynamik in Wasser durchgefiihrt.
Eine Erweiterung des Verfahrens auf nicht ideale Fliissigkeiten, wie etwa Ko6rper-
gewebe, ist mit dem gewéhlten Ansatz jedoch problemlos moglich. Damit steht
ein Simulationsmodell zur Verfiigung, mit dem es erstmals gelingt, realititsnahe
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Aussagen iiber das stark nichtlineare, gekoppelte Verhalten von Schallfeld und
Kavitationsblasen bei hochintensivem Ultraschall zu treffen. Somit sind nun auch
grundlegende Untersuchungen zur Kavitationskontrolle durchfiihrbar.

In dieser Arbeit wird durch die Analyse der Ausbreitung eines einzelnen Schall-
pulses verdeutlicht, in welcher Art und Weise die, durch die Ultraschallwelle selbst
induzierten, Kavitationsblasen auf die weitere Schallausbreitung einwirken. Der
signifikante Einfluss von Kavitation auf die Pulsform wird hier erstmalig sowohl si-
mulativ als auch durch Messungen gezeigt. Es wird erstmals nachgewiesen, dass die-
ser Effekt vorwiegend auf der durch die Blasendynamik verursachten Anderung der
Kompressibilitdt des Ausbreitungsmediums beruht. Die Ergebnisse zur Abhéngig-
keit der Pulsform von der Anzahldichte an Kavitationskeimen sind beispielsweise
fiir die Charakterisierung von Therapiesystemen relevant. Um eine Vergleichbarkeit
gemessener Schallfeldgrofien sicher zu stellen und um Fehler bei der Bestimmung
therapierelevanter Parameter zu minimieren, miissen hohere Anforderungen an die
Wassergiite gestellt werden, als dies durch die internationale Normung derzeit vor-
gegeben ist.

Die in dieser Arbeit vorgestellten Ergebnisse zum Einfluss der Pulsform auf das
rdumliche und zeitliche Kavitationsverhalten verdeutlichen das Potential einer ge-
zielten Steuerung der Kavitationswirkung durch die Wahl einer geeigneten Puls-
form. Um eine Vergleichbarkeit zu gewéhrleisten, werden unterschiedliche Pulsfor-
men mit identischer Energie betrachtet. Es wird gezeigt, dass die Blasendynamik
im Wesentlichen durch die Dauer der Unterdruckphase des Schallsignales bestimmt
wird. Bei gleicher Energie fiihren kurze Zugphasen hoher Amplitude, im Vergleich
zu langen Zugphasen niedriger Amplitude, zu einer rdumlichen Begrenzung der
Kavitationswirkung mit einer geringeren Energieabgabe beim Blasenkollaps. Aus
diesem, eher unerwarteten, Ergebnis ergeben sich konkrete Anséitze zur Therapie-
optimierung und Reduktion von Nebenwirkungen bei Stofiwellenanwendungen.

Diese Arbeit leistet einen wesentlichen Beitrag zum Verstindnis der bei thera-
peutischen US-Anwendungen auftretenden Wechselwirkungen zwischen Schallfeld
und Kavitation. Dies ist fiir die Forschung im Bereich biologischer Wirkungsme-
chanismen von hoher Relevanz. Gleichzeitig bietet das Berechnungsverfahren die
Grundlage zum Entwurf zukiinftiger Therapiesysteme, bei denen durch die Kon-
trolle von Kavitationseffekten sowohl der Therapieerfolg entscheidend verbessert
wird als auch Nebenwirkungen reduziert werden konnen.






Anhang

A.1 Normierung der Gleichungen zur Einzelblasendynamik

Bei der Berechnung der Blasendynamik werden in der Kollapsphase sehr kleine
Blasenradien R(¢) erreicht, welche die typischen Ruheradien Ry in der Gréfenord-
nung von einigen Mikrometern deutlich unterschreiten. Damit kann es bei Termen
hoherer Ordnung (R?, RR? usw. ) zu Ergebnissen kommen, die im Bereich der
Genauigkeit der Zahlendarstellung liegen. Diese hingt allgemein davon ab, wie-
viel Bytes an Speicherplatz fiir eine Variable reserviert werden, typisch sind z. B.
4 Bytes (32 Bits). Durch die numerische Umsetzung der Gleichungen zur Ein-
zelblasendynamik in einer normierten Form werden mogliche Probleme mit der
Zahlendarstellung minimiert. Fiir die Grofen Zeit ¢, Blasenradius R(t) und Ge-
schwindigkeit der Blasenwand U(t) = dR/dt werden die normierten Gréfen 7,
Ruorm(7) und Uporm (7) eingefiihrt mit

; = L [P
Ro '\ peo
R
Rnorm = e 5
Ro
Unorm = U,J22 . (A.1)
Peo

Damit werden in den Gleichungen fiir die Blasendynamik die Gréfen ¢, R(t) und
U(t) einfach ersetzt durch

t = TRO @ s
Peo
R(t) = Rnorm(T)RO ’
Ut) = Unorm(r) /22 | (A.2)

Peo
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Diese Normierung wird fiir alle Gleichungen zur Blasendynamik durchgefiihrt. Als
Beispiel ergibt sich fiir die RPNNP-Gleichung (Gl. 3.11)

dRnorm
Uno'rm = )
dr
3x
1 3.2 1
Uno'rm = — =20, r 4 v -
an"mplo 2 ormPe0 + Pu + Pg0 (Rnorm)
Peo
20 Unorm Lo

- —4 — pe(t . A
an"mRO K an"mRO p[() ( 3)

A.2 Numerische Umsetzung der Wiarmeleitungsgleichung

Zur Berechnung der rdumlichen und zeitlichen Entwicklung des Temperaturver-
haltens in einer Kavitationsblase wird die in Abschnitt 3.5.1 eingefiihrte Warme-
leitungsgleichung in Kugelkoordinaten gelGst:

v pg |OT 1 or 1 .\ oT Ipg
L B L (1K= - = | -2 Y(KVT) . (A4

y—1T {at + YPg (y=1) ar 3'P9) ar ot ( ) (A-4)
Bei starken Temperaturschwankungen muss hierbei die Temperaturabhingigkeit
der Warmeleitfdhigkeit K beriicksichtigt werden. Hierzu wird die Hilfsvariable S

eingefiihrt [PCC88]
T

S={ K@®)de . (A.5)

Ty
Weiterhin ist es bei der numerischen Umsetzung vorteilhaft, einen festen Rand
anstatt eines bewegten zu betrachten. Dies wird durch die Normierung

r .
y= 0] und damit dr =R -0y (A.6)
umgesetzt. Einsetzen von Gl. A.5 und Gl. A.6 in Gl. A4 fijhrt auf
08 ~—1 (9S 08 08 ) Dy, (205 @ 928
— — - — —D =—= ==+ =— A.
ot py R? <3y dy ot y) By thDg R2 <y dy + oy )’ ( 7)

mit der Variablen D;n, welche die Temperaturleitfihigkeit eines idealen Gases be-

schreibt [KP89|

(-1 KMT
Y2

Dy =

(A.8)
Aufgelost nach 9S5/0t ergibt sich
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Die temperaturabhingige Wirmeleitfihigkeit K (7') kann im Temperaturintervall
200K< T < 3000 K linear approximiert werden [PCC88|

K(T)=CT+B |, (A.10)

mit C' = 5,528-107° W/(m K?) und B = 1,165-10"% W/(m K). Der Zusammenhang
zwischen S und T ergibt sich aus der Lésung des Integrals Gl. A.5 zu

1

S =551

CT + B)? - (CT, + B)?] . (A.11)

Aufgelost nach T folgt

2

1
T=2 [(zcs +(CT, + B)?) B] . (A.12)
Mit diesen Gleichungen kann nun der Temperaturverlauf in der Blase berechnet
werden. Bei Temperaturen 7' > 3000 K wird Gl. A.10 linear extrapoliert. Die Tem-
peratur am Blasenrand entspricht der als konstant angenommenen Fliissigkeitstem-
peratur 7y. Die Randbedingung unter Beachtung der Normierung Gl. A.6 lautet
damit

T(y=1,t) =T; bzw. or =0 . (A.13)
ot |,
Fiir die Variable S ergibt sich entsprechend
S(y=1,t) =0 bzw. 95 =0 . (A.14)
ot |,_,

Eine analytische Losung von Gl. A.9 ist nicht mdglich. Im Folgenden werden die
in dieser Arbeit umgesetzten numerischen Methoden vorgestellt.

A.2.1 Implizites Finites Differenzen Verfahren

Beim impliziten Finiten Differenzen Verfahren werden wie beim unter Abschnitt 2.2
betrachteten expliziten Verfahren die in Gl. A.9 vorkommenden Differentialquoti-
enten durch Differenzenquotienten approximiert. Die Ortskoordinate r und die
Zeitkoordinate ¢ werden mittels endlicher Intervalle Ar bzw. At diskretisiert. Der
aktuelle Zeitpunkt ¢" nach n Zeitschritten wird mit

t" =nAt (A.15)
die Ortskoordinate r am Punkt k£ mit

rF=kAr | (A.16)
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angegeben. Damit folgt aus der kontinuierlichen die diskrete Temperaturfunktion
T(r,t) — T(r*t") . (A.17)

Der zeitliche Differentialquotient erster Ordnung wird durch einen einfachen vor-
deren Differenzenquotienten approximiert

oT T(kin+1) _ p(k,n)
— (A.18)
ot At

Im Gegensatz zum expliziten Verfahren werden die rdumlichen Differentialquoti-
enten erster und zweiter Ordnung nicht mit bekannten Werten zum Zeitschritt ¢,

sondern mit noch zu berechnenden Werten zum Zeitschritt ¢"*1) approximiert

oT T(k+1,n+1) _ T(k—l,n+1)

o 2Ar ’ (A-19)
aQT T(k+l,n+1) _ 2T(k,n+1) + T(kfl,n+1)
5z = ENSE (A.20)

Bei einer rdumlichen Diskretisierung mit N, + 1 Punkten (Ay = 1/N,,y = 0...1)
folgt fiir Gl. A.9 in diskreter Form

opy
ot
(7 — DAEHD 7 gl+lntl) _ glk—1nt1)
YR < 20y
oy S _ gNy=Lm) N/ glhetLintd) _ glh=lin+1)
4 Ay ) ' ( 2Ay )

gt _ S(k,n)+D£]’r:+1)At(n+1)

N (1) At(n+1) S(k+1,n+1) _ S(k—l,n+1)
e (R(n+1))? yF) Ay
S(k—l,n+1) _ 28(k,n+1) + S(k+1,n+1))
+ A21
P (321

Durch die auftretenden Kombinationen von S kann mit Gl. A.21 kein vollstén-
dig tridiagonales Gleichungssystem aufgestellt werden. Dieses Problem wird dem
Vorschlag in [PCC88] folgend durch die Einfiihrung eines Niherungswertes S,

_ (n)
50 = gtk 4 795 , (A.22)
ot
der iiber eine einfache Euler-Approximation aus bekannten Gréfen gebildet wird,

gelst. Durch die Verwendung dieser Néherung auch fiir die Gréofen pgy und Dyy, in
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der impliziten Formulierung aus Gl. A.21 erh&lt man schlieflich

k—1
ot T ReDE | p, 1

_ n G(k—1) _ *(k+1>)
gtm  _ a8 ALY [y 1) (s s
th Ay)2

G(Ny) _ *(Nyﬂ)) (& _ (k
,® (y=1) (S S + Dy _ Dy . glk=Ln+1)
YPg 2(Ay)? yAy  (Ay)?

n (k)
+ At( +1) 2Dth 1. S(k‘n+1>
(R(H1)2 (Ay)?

G(k+1) _ G(k—1)
(ROH)2 - vpg 4(Ay)?

G(Ny) _ G(Ny—1)
y(k)(’Y_l) (S oS )
YPg 2(Ay)?
= (k A (k
Dt(h) Déh) > . gUktint1) (A.23)

y®WAy  (Ay)?

Fiir jeden Raumpunkt wird nun eine Gleichung in der Form von Gl. A.23 aufge-
stellt. Somit erh&lt man schliefllich ein tridiagonales Gleichungssystem, welches in
Matrizenschreibweise die folgende Darstellung hat:

(1,n+1) (1,n)
ak-1 Ak Qk+1 0 e 0 S S
0 ak—1 Gk k1 0
0 - -
0 e “*+ ANy—1 GQNy GNy+1 §(Ny,n+1) G(Ny.m)

Dieses Gleichungssystem muss in jedem Zeitschritt gelost werden. Bei der endgiil-
tigen numerischen Implementierung wird zur Erh6hung der Genauigkeit noch eine
Berechnung beim Zwischenschritt At/2 durchgefiihrt und das ganze Gleichungs-
system normiert. Eine detaillierte Beschreibung der Vorgehensweise ist in [SR04]
gegeben.

Aus Abbildung 3.9 wurde deutlich, dass vor allem im Bereich des Blasenrandes
grofe Temperaturgradienten auftreten, wihrend der Temperaturverlauf im Zen-
trum der Blase rdumlich nicht stark variiert. Andererseits verandert sich der Tem-
peraturverlauf erheblich innerhalb kiirzester Zeit. Bei der Verwendung eines impli-
ziten Differenzenverfahrens mit konstanter Gitterweite fiihrt die notwendige hohe
rdumliche Auflésung am Blasenrand zu einem enormen numerischen Aufwand. Zur
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Berechnung des Temperaturverhaltens einer einzelnen Kavitationsblase kann dieser
Aufwand noch akzeptiert werden, eine Integration in das Gesamtmodell erfordert
jedoch deutlich effizientere Verfahren oder eine andere Modellierung der Problem-
stellung [SR04]. Die Umsetzung mit Hilfe einer impliziten Methode dient in dieser
Arbeit daher nur als Referenz zur Beurteilung weiterer Losungsanséitze.

A.2.2 Spektrale Methode

Die Grundidee bei der Anwendung eines spektralen Verfahrens besteht in der
Approximation des riumlichen Temperaturverlaufes T (r,t) bzw. der Funktion
SN (y,t) durch eine gewichtete Summe aus N linear unabhingigen problemange-
passten Basisfunktionen ¢ (y)

N
SY(y,t) = > an(t)only) (A.24)
k=1
Die Losung der Problemstellung reduziert sich auf die Bestimmung der zeitabhén-
gigen Gewichtskoeffizienten ay(t). Diese erhilt man aus der Minimierung der Diffe-
renz zwischen urspriinglicher und approximierter Differentialgleichung unter Ver-
wendung sog. Testfunktionen. Die einzelnen spektralen Methoden unterscheiden
sich in der Wahl der Test- und Basisfunktionen. Fiir eine grundlegende Betrach-
tung dieser Verfahren wird auf die Standardwerke wie [Boy00, CHQZ88, GHO84]
verwiesen. In der vorliegenden Arbeit wird die von KAMATH und PROSPERET-
T1 [KP89] vorgeschlagene Verwendung einer Galerkin-Methode mit Tschebyscheff-
Polynomen als Basisfunktionen umgesetzt. Durch die Verwendung der verschobe-
nen Tschebyscheff-Polynome

¢ =TPy, — TPy , (A.25)

mit TPa, = cos(2k(cos ' y)) sind die im normierten Bezugssystem vorgegebenen
Randbedingungen im Blasenzentrum 95/0y = 0 (Kugelsymmetrie) und am Bla-
senrand S(y = 1) = 0 automatisch erfiillt. Dies wird bei der Betrachtung der ersten
drei Polynome in Abbildung A.1 deutlich.

Die PDGL A.9 kann allgemein auch in der Operatorschreibweise

a5 N

_— = A.2
5 = V(sY) (A.26)
dargestellt werden. Der Operator V(S™) schlieft dabei simtliche riumlichen Ab-
leitungen ein. Die endgiiltige Bestimmung der Gewichtskoeffizienten zu jedem Zeit-

schritt erfolgt durch die Berechnung der Residuen R. an einer endlichen Anzahl
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T Poy,

Abbildung A.1: Tschebyscheff-Polynome fiir k =0 (——), k=1 (—-—) und k =2 (—).

von N réumlichen Stiitzstellen y;

s (MR =D o
Y = cos( AN ) fir j=1,..,.N . (A.27)
Als Residuum wird hier die Differenz zwischen exakter und approximierter DGL
bezeichnet,
N
R = % -Vt . (A.28)

Ersetzt man in Gl. A.28 den approximierten Verlauf S” durch die exakte Funktion
S, so folgt R. = 0. Die Approximation Gl. A.24 fiihrt auf ein Residuum R. # 0.
Abhéngig von den gewidhlten Testfunktionen ergeben sich aus der Minimierung
der Residuen an den Stiitzstellen NV lineare Gleichungen zur Bestimmung der Ge-
wichtskoeffizienten [SR04]. Die Effizienz des spektralen Verfahrens beruht darauf,
dass damit lediglich N Gleichungen pro Zeitschritt gelost werden miissen. Dariiber
hinaus koénnen durch die Verwendung von kontinuierlichen Basisfunktionen die
rdumlichen Ableitungen in Gl. A.28 analytisch berechnet werden. Die Stiitzstellen
y; sind der Problemstellung entsprechend so gewéhlt, dass sie sich zum Blasen-
rand hin verdichten (sieche Abbildung A.2). In diesem Bereich treten die groften
Temperaturgradienten auf. Die endgiiltige numerische Umsetzung von Gl. A.9 ist
ausfiihrlich in [SR04] beschrieben. In [SR04] wird auch auf weitere Optimierungs-
moglichkeiten, wie die Verwendung einer an die Blasendynamik adaptierten Anzahl
von Polynomen, eingegangen. Insgesamt kann durch die Verwendung einer spek-
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Abbildung A.2: Stiitzstellen y;.
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(a) Radius-Zeitverlauf bei sinusférmiger (b) Radius-Zeitverlauf bei Anregung mit
Anregung p, (t) = peo sin(2w ft) mit f = dem im Fokus des HIFU-Wandlers gemes-
985 kHz und p,o = 0,1 MPa. senen Drucksignal aus Abbildung 2.10.

Abbildung A.3: Vergleich der berechneten Blasendynamik zwischen implizitem (—) und
spektralem (——) Verfahren mit Beriicksichtigung des Temperaturverhaltens im Inneren
der Blase.
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tralen Methode im Vergleich zum impliziten Verfahren eine erhebliche Reduktion
der Rechenzeit erreicht [SR04] werden. Allerdings sind auch diese Verfahren zur
Einbindung in das Gesamtmodell noch zu rechenintensiv und dienen damit in die-
ser Arbeit lediglich als Referenz zur Beurteilung einer einfacheren Modellierung
des Problems. Abbildung A.3 zeigt abschliefend den Vergleich zwischen implizi-
tem und spektralem Verfahren fiir die Beispiele einer kontinuierlichen Anregung
aus Abbildung 3.5. Beide Verfahren liefern fiir die betrachteten Fille nahezu iden-
tische Ergebnisse.

A.3 Gasdiffusion

Der Einfluss der Gasdiffusion auf die radialsymmetrische Blasendynamik wird
durch den Diffusionsvorgang in der Fliissigkeit bestimmt. Dieser ldsst sich durch
die Gleichung

o0 Ty, oz tiar (A.29)

in Kugelkoordinaten beschreiben. C(r,t) ist die Gaskonzentration (Anzahl von
Molekiilen pro Volumen) und Dy iq die Diffusionskonstante des Gases in der Fliis-
sigkeit. Die Anfangs- und Randbedingungen zur Losung von Gl. A.29 sind die

oc  _ oC (820 2 80)
= Dg,liq )

konstante Gaskonzentration C; in unendlicher Entfernung von der Blase und die
Konzentration von Gas am Blasenrand in der Fliissigkeit Cs

c(r,0) = C; ,r>R ,
lim C(r,t) = C;
C(R,t) = Cs ,t>0 . (A.30)

Grundsétzlich muss damit das Problem einer zeit- und ortsabhingigen Randbe-
dingung geldst werden, da die Konzentration C' an der Blasenwand vom Radius
der Blase abhingt und dieser sich zeitlich d&ndert. Durch eine Koordinatentrans-
formation kann eine ortsfeste Randbedingung bei r = R erreicht werden und man
erhilt [EP50]

y = %(r3’R3(t)) ’
C;;_Z = Cy,t)-C; . (A.31)

Weiterhin wird die Hilfsgrofe 7 eingefiihrt mit

_— / "R (A.32)
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Einsetzen von Gl. A.31 und GI. A.32 in Gl. A.29 fiihrt auf

4
3y\? 0°U 1 oU
(1 - RS) dy?  Dgjiq 0T (4.33)

mit den Randbedingungen

U(y,0) = 0 , (A.34)
ou
lim — = 0 A35
S 5y : (4.35)
ou
— = C,—-Ci=F . A .36
o, () (A.36)

Die vollsténdige numerische Lésung von Gl. A.33 ist sehr rechenaufwendig. Da sich
der Einfluss der Gaskonzentration auf die Blasendynamik auf eine diinne Fliis-
sigkeitsschicht um die Blase beschrinkt [SKB'02], wird zur Vereinfachung des
Problems in [EF65] eine Approximationslésung fiir G1. A.33 vorgestellt. Die Rand-
bedingung Gl. A.36 wird in der Umgebung 3y/R? < 1 entwickelt, was auf die
Approximation

U 1 U

— A37

8y?  Dgiiq 0T ( )
fiihrt. Der Gasfluss iiber den Blasenrand wird durch die zeitliche Anderung der
Molanzahl n von Gaspartikeln in der Blase beschrieben

dn 4 82U

— =A4A7x D,y -— A.
dt g1 qR ayg =0 ( 38)
Wird die Approximation Gl. A.37 in Gl. A.38 eingesetzt folgt
dn ou
— =4 — , (A.39)
dr ot |,—o
und iiber eine Integration
A=n(r)—no=4nUl,_, - (A.40)

Die Anderung der Molanzahl von Gas in der Blase ergibt sich schlieflich zu

T _ !
A= —4\/77Dg,1iq/ For=7) g | (A.41)
0 VT

Zur Bestimmung der Anzahl von Gasmolekiilen in der Blase Ny = nNa muss
das Faltungsintegral in Gl. A.41 gelost werden. Dies erfordert wegen Gl. A.32 die
Kenntnis der kompletten Historie der Blasendynamik.
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