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Zusammenfassung. Fines der Hauptanwendungsgebiete therapeutischer Laser in der
Medizin ist die Koagulation von Tumoren. Bei der Laser-induzierten interstitiellen Ther-
motherapie (LITT) wird die Laserenergie iiber speziell entwickelte Applikatoren im Kon-
taktverfahren in das tumordse Gewebe eingestrahlt. In dieser Arbeit wurde ein Therapiesy-
stem entwickelt, das die effektive und volumenkonforme Bestrahlung von Tumoren erlauben
soll. Fs umfafst ein Multifaser-System und neu entwickelte LI'TT-Lichtleiter, die im Gegen-
satz zu konventionellen Streuapplikatoren auf dem Prinzip der effizienteren Volumenstreu-
ung beruhen. Mit verschiedenen Applikatortypen wurde in Gewebestudien die Steigerung
der Effizienz beziiglich des induzierten Koagulationsvolumens untersucht. Dazu wurden Ez-
perimente unter Verwendung einer internen Applikatorkihlung durchgefihrt und verschie-
dene Bestrahlungsstrategien getestel. Fs konnte gezeigt werden, daf§ die gleichzeitige Ver-
wendung von zwet Fasern gegentiber der aufeinanderfolgenden Bestrahlung eine Vergrdfle-
rung der Lédsionszone von 60 - 70 Prozent zur Folge hat. Die in vitro - Experimente erfolg-
ten unter Anwendung eines Kernspinresonanz-Thermometrieverfahrens, daff die quanti-
tative Temperaturmessung in Echtzeit ermdglicht. Wihrend die Einzelfaser-Anwendungen
nur die Erzeugung von konvex geformten Isothermenflichen zulassen, kénnen bei der
Applikation von mehreren Fasern konkave Schidigungszonen induziert werden. Zusdtz-
lich wurden mit einem mathematischen Modell die Temperaturverteilungen bei Multifaser-
Applikation simuliert. Die Ergebnisse deuten an, daf die Multifaser-LITT eine effektive
Methode zur konformen Behandlung von komplex geformten Tumorvolumen darstellt.

Abstract. Laser-induced interstitial thermotherapy (LITT) of tumors has become a ma-
jor field of research for clinical laser applications. Light is most effectively applied in di-
rect contact to the tissue by means of specially designed glass fibers leading to irreversible
tissue damage by coagulation. In this study, a therapeutic system was developed including
a multi-fiber system and a novel fiber applicator based on volume scattering. The experi-
ments demonstrated, that volume scatterers distribute the light more homogeneously than
conventional surface scatterers. The coagulation efficiency of different applicator types was
evaluated as a function of temporal strategy. The simultaneous application of two fibers
induced a coagulated lesion that was 60-70 percent larger than in a sequential application.
The application of multiple fibers for the conformal irradiation of tumors by LITT has be-
en investigated. Therefore a series of single-fiber and multi-fiber LITT experiments were
performed in different samples of porcine muscle and liver tissue in vitro. For real time
mapping of temperature changes in the irradiated tissue a new quantitative method of ma-
gnetic resonance imaging (MRI) thermometry has been applied. While single-fiber appli-
cations only induced convex shaped isotherms, concave structures could be generated using
multiple fibers. A numerical model was used to calculate the temperature distributions in-
duced by multi-fiber applications. The results indicate, that simultaneous multi-fiber LITT
will provide the most effective strateqy for conformal treatment of complex shaped tumor
volumes while adjacent critical structures can be preserved.
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1 Einleitung

Mit der Erfindung des Lasers wurden die Strategien zur Bekdmpfung von Krebs durch eine
michtige Methode erweitert. Die therapeutischen Laseranwendungen in der Chirurgie nut-
zen dessen Eigenschaften fiir das prézise Schneiden von Gewebe (,, Laser-Skalpell“). Die Re-
sektion von Tumoren durch das thermische Schneiden ist aber problematisch, da durch die
Erzeugung von Blutungen Tumorzellen am Operationsherd gestreut werden kénnen, wo-
durch die Gefahr eines neuen Tumorwachstums in gesundem Gewebe entsteht. Fiir die Tu-
mortherapie wurden daher neue Laserverfahren entwickelt, die andere Ansédtze als die Re-
sektion verfolgen: Das Prinzip der Photokoagulation basiert auch auf der Konversion von
elektromagnetischer Energie in Wirme, das betreffende Gewebe wird aber nicht heraus-
geschnitten, sondern durch die Temperaturentwicklung nekrotisiert. Die nicht-thermische
Gewebeablation und die Photodynamische Therapie (PDT) bauen hingegen auf vollkom-
men anderen Laser-Gewebe-Wechselwirkungen auf.

Diesen Verfahren ist gemeinsam, dafi sie meist minimal-invasiv durchgefiihrt werden
kénnen. Die Entwicklung und klinische Etablierung minimal-invasiver Krebstherapien sind
in den letzten Jahren vermehrt Gegenstand der medizinischen Forschung. Derartige Thera-
piemethoden haben, insbesondere im Rahmen einer fortgeschrittenen Tumorerkrankung,
grofle klinische Bedeutung, da mit geringer Belastung der Patienten, geringer Hospita-
lisierungsdauer und schonenden An&sthesieverfahren eine effektive lokale Tumorkontrol-
le erreicht werden kann. Zu diesen Verfahren geh&rt auch eine spezielle Tumorbehand-
lung, die unter der Bezeichnung ,Laser-induzierte interstitielle Thermotherapie“ (LITT)
bekannt geworden ist! und die Behandlung von grofivolumige Tumoren mit Durchmessern
von mehreren Zentimetern erméglicht.

Die Grundidee der LITT besteht darin, in einem wohldefinierten Zielvolumen Wirme zu
erzeugen, um dort eine lokale Proteindenaturierung zu induzieren. Durch diese Koagulati-
on werden Tumorzellen abgetotet und das Gewebe am weiteren Wachstum gehindert. Die
Temperaturerh6hung erreicht man durch die Absorption von Laserlicht, welches iiber spe-
zielle Lichtleiter in das Gewebe eingekoppelt wird.

Einsatzbereiche der LITT sind die Therapie von Tumoren in der Urologie, Chirur-
gie, Neurochirurgie und Gynékologie. Die derzeit hiufigste Indikation fiir die klinische

! In der Literatur werden auch zahlreiche andere Bezeichnungen fiir diese Therapie verwendet, wie z.B.
»Interstitial Laser Photocoagulation® (ILP). In dieser Arbeit soll aber ausschlielich der Begriff ,, LITT*

verwendet werden, da dieser den am h&aufigsten verwendeten darstellt.
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Durchfiihrung ist die benigne Prostatahyperplasie (BPH). Nachdem die prinzipielle Wirk-
samkeit der LITT in der Vergangenheit hinreichend gezeigt werden konnte, steht ge-
genwirtig die Entwicklung von Verfahren zur Therapiekontrolle (Online-Monitoring) und
Therapieplanung (Rechnergestiitzte Simulation des Temperaturverlaufs) im Vordergrund.
Die klinische Erprobung der LITT in verschiedenen Fachdisziplinen belegt ihre Wirksam-
keit als effektives, patientenschonendes Verfahren zur Palliation grofivolumiger Tumoren.

Ein wesentliches Problem stellt die Tatsache dar, daf} es bisher nicht méglich ist, die durch
die Koagulationsnekrose entstehende Schidigungszone der Tumorgeometrie anzugleichen.
In der vorliegenden Dissertation wird aus diesem Grund die Moglichkeit der Anpassung
der durch LITT induzierten L&sion an die Tumorgeometrie untersucht. Sie ist das Ergeb-
nis einer Arbeit, die in enger Kooperation mit der Universitdts-Frauenklinik Heidelberg
und dem Deutschen Krebsforschungzentrum Heidelberg (DKF7Z) erfolgte. Zielsetzung die-
ses Projektes war die Entwicklung einer Therapieeinheit zur Behandlung inoperabler ma-
ligner Tumoren in der Gynidkologie durch Laser-induzierte interstitielle Thermotherapie,
sowie die Kontrolle dieser Behandlung mit Hilfe einer nicht-invasiven online Temperatur-
messung durch Magnetresonanztomographie (MRT). Diese Therapieeinheit soll ein Maxi-
mum an Flexibilitdt hinsichtlich der Anpassung des behandelten Tumorvolumen an das
klinische Zielvolumen erlauben.

Das gegeniiber {iblichen Therapieformen resistente Lokalrezidiv gynikologischer Tumo-
ren stellt in der Onkologie ein bisher ungeldstes Problem dar. Nach dem Versagen der
Primidrtherapie und dem Ausschépfen multipler Chemo- und Strahlentherapieregime be-
steht das Hauptziel des Arztes in der Wahrung der Lebensqualitdt durch symptomatische
Therapie von Rezidiven und Metastasen, um Beeintrdchtigungen der verbleibenden Or-
ganfunktionen zu vermeiden. Erschwert wird dieser Ansatz durch den aufgrund der vor-
ausgegangenen Therapien reduzierten Allgemeinzustand der Patientinnen. Hinzu kommen
bei Patientinnen fortgeschrittenen Alters internistische Begleiterkrankungen. Vor diesem
Hintergrund besteht ein intensives Bestreben, alternative Therapiekonzepte zu entwickeln
und im Rahmen klinischer Studien auf ihre Praktikabilitdt und Effektivitdt zu untersu-
chen. Dies war die Motivation, die in der Vergangenheit bewiesene Funktionsfihigkeit der
LITT im gyndkologischen Bereich unter neuen Aspekten wie Effektivitdtssteigerung, The-
rapiekontrolle und individuelle Anpassung des Planungszielvolumens zu untersuchen.

Hierzu wurde am Institut fiir Angewandte Physik der Universitdt Heidelberg ein neu-
er Applikatortyp fiir die LITT entwickelt. Gegeniiber kommerziellen LITT-Fasern zeich-
net er sich dadurch aus, daf} er eine besonders gute isotrope Lichtausbreitung im Gewebe
ermdglicht. Dies wird durch eine Volumenstreuung an der Faserspitze erreicht. Konventio-
nelle LITT-Fasern basieren auf dem Prinzip, die Oberfliche der Faserspitze anzurauhen.
Lichtstreuung findet somit nur an der Oberfliche statt, wodurch immer noch eine gerich-
tete Lichtausbreitung vorliegt. Die Aufgabe des Applikators, das eingekoppelte Licht dif-
fus in das Gewebe zu streuen, wurde durch die Verwendung von Quarzgut als Streumate-
rial geldst.
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Desweiteren wurde ein Multifasersystem konzipiert, das mit Hilfe von Strahlteilern die
Einkoppelung von Laserlicht durch bis zu vier LITT-Fasern ermdéglicht. Dies erlaubt die
parallele Applikation der Laserenergie wihrend einer Therapiesitzung. In Gewebestudi-
en konnte gezeigt werden, dafi die Generierung von komplex geformten Lésionen auch bei
der LITT mdglich ist. Die kontrollierte Induzierung einer asymmetrischen Koagulations-
zone wire von groflem Vorteil, da auf diese Weise an das behandelte Volumen angren-
zendes Normalgewebe besser geschont wird und auch die Therapie von Tumoren mit an-
liegenden Risikostrukturen sicherer durchgefiihrt werden kann. Demgegeniiber ist bei ei-
ner Einzelfaser-Applikation die Gestalt der Koagulationsnekrose fest vorgegeben und al-
lein in ihrer Grofle, nicht aber in der Form variierbar. Nur durch mehrfach hintereinander
durchgefiihrte Einzelfaser-Anwendungen 148t sich die in der Realitdt hdufig sehr komplexe
Struktur des tumordsen Gewebes in ihrer Gesamtheit behandeln. Dies fiihrt aber zu auf-

wendigen und zeitraubenden Bestrahlungsprozeduren.

Ein weiterer Vorteil des Multifasersystems gegeniiber Einzelfaser-Applikationen besteht
darin, daf} die gleichzeitige Verwendung von mehreren Lichtfasern zu einem h&heren Wir-
kungsgrad der Koagulation (d.h. koaguliertes Volumen pro applizierte Energiemenge)
fithrt. Dies resultiert aus der Tatsache, dafi die applizierte Energiemenge iiber mehrere
Lichtfasern verteilt werden kann und somit eine homogenere Verteilung der Laserenergie
ermoglicht wird. Da sich die induzierten Temperaturerh6hungen der einzelnen Lichtfasern
konstruktiv iiberlagern, fithrt der Einsatz eines Multifasersystems zu einer verbesserten

Effizienz beziiglich der Koagulationsvolumina.

Im Rahmen der klinischen Anwendung der LITT ist es notwendig, die lokalen Tempera-
turverdnderungen bereits wihrend der Operation zu kennen. Hieraus lassen sich wichti-
ge Schliisse ziehen in Hinblick auf das bereits erzielte Koagulationsvolumen und die noch
erforderliche Bestrahlungsdauer. In diesem Projekt wurde die Temperaturmessung mit
Hilfe der Magnetresonanztomographie durchgefiihrt, da hiermit eine optimale rdumliche
und zeitliche Auflésung bei sehr guter Temperaturgenauigkeit moglich ist. Die Kernspin-
Temperaturmessung beruht auf der Abhingigkeit der sogenannten T;-Relaxationszeit und
der Gleichgewichtsmagnetisierung von der Temperatur. Zur Bildgebung wurde die tempe-
ratursensitive ,,Saturation Recovery Turbo-FLASH“-Sequenz (SRTF) mit einer Akquisiti-
onszeit von 3 sec pro Bild verwendet. Die Berechnung der absoluten Temperaturwerte be-
ruht auf der Anderung der Signalamplitude relativ zu den Aufnahmen, die vor der Ther-

motherapie aufgenommen wurden.

Mit einem konventionellen 1,5 Tesla Ganzkérper-Tomograph wurden zusammen mit dem
Deutschen Krebsforschungszentrum Heidelberg zahlreiche in vitro - Messungen an Muskel-
und Lebergewebe des Schweins unter MR-Uberwachung durchgefiihrt. Durch eine dort ei-
gens entwickelte Software ist es moéglich geworden, eine quantitative Temperaturmessung
in Echtzeit durchzufiihren. Mit dieser Methode lassen sich online 3D-Temperaturprofile er-
zeugen, so dafl nicht nur punktuell Temperaturen gemessen werden, sondern eine Tempera-
turquantifizierung im gesamten Operationsgebiet moglich ist. Insbesondere wurde die MR-
Methode auf ihre Eignung fiir die Uberwachung der Multifaser-Applikation untersucht.
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Da eine tumorkonforme Laserbestrahlung durch LITT in Zukunft nicht ohne eine The-
rapieplanung auskommen wird, wurde die M6glichkeit untersucht, die Temperaturvertei-
lung bei Multifaser-Applikationen zu simulieren. Der entwickelte Algorithmus basiert auf
der numerischen Losung der inhomogenen Wirmeleitungsgleichung (Finite-Differenzen-
Methode). Als Quellterm dient die analytische Losung der Diffusionsapproximation der
Boltzmann “schen Transportgleichung fiir den Leistungstransport in triiben Medien. Dazu
wurde vereinfachend eine Punktquelle als Laserlichtquelle angenommen.



2 Grundlagen der Laser-Gewebe-

Wechselwirkungen

Bei der therapeutischen Anwendung der Laser in der Medizin ist das Verstdndnis der Wech-
selwirkung des Laserlichts mit dem bestrahlten Gewebe von besonderem Interesse [Nie96].
Die Effekte, die vor allem durch die Laserparameter Leistung, Pulsdauer und Wellenldnge
bestimmt werden, sind so unterschiedlich, daf§ die jeweiligen Gerédte auch nur fiir spezielle
Indikationen geeignet sind. Nahezu jedes Lasersystem wurde auch klinisch erprobt, wenn
auch nur ganz bestimmte Geréte sich fiir den klinischen Alltag etablieren konnten. Fort-
schritte in Medizin und Laserphysik erschliefen den Lasersystemen auch gegenwirtig im-
mer neue interessante Anwendungsgebiete. Wiahrend sich in den letzten Jahren die ther-
misch wirkenden Laser fest etablieren konnten, sind die auf photochemischen Effekten ba-
sierenden Laser in der klinischen Routine weiter auf dem Vormarsch. In Zukunft werden
gepulste Systeme in der Lasermedizin ihren Durchbruch erzielen, da deren Wechselwir-
kungseffekte schon jetzt zahlreiche Anwendungsmaoglichkeiten erlauben.

2.1 Uberblick und Klassifizierung

Die Laser-Gewebe-Wechselwirkungen lassen sich in Abh&ngigkeit von der Leistungsflufl-
dichte und der Pulsdauer in verschiedene Gruppen einteilen: photochemische, thermische,
photoablative und photodisruptive/plasma-induzierte Wechselwirkung. In Abb. 1 wird ein
Uberblick der verschiedenen Wechselwirkungsarten von Laserlicht mit Gewebe gegeben.

Die Wirkung von kontinuierlichen (continuous wave, ,,cw“) Lasern ist sehr verschieden von
denen der gepulsten Lasersysteme, weil bei kontinuierlicher Bestrahlung durch die Warme-
diffusion dauerhafte Schidigungen sowohl thermischer als auch chemischer Art auftreten.
Wird die Dauer der Bestrahlung hingegen sehr kurz gehalten, spielen diese Effekte keine
Rolle mehr [Nie91]. Der Grofiteil der therapeutischen Laseranwendungen in der Medizin
ist thermischer Natur, infolgedessen handelt es sich bei dem thermisch wirkenden COj;-
Laser um den am weitesten verbreiteten Laser in der Medizin.

Neben der Charakterisierung der Wechselwirkung durch Leistungsflufidichte und Einwirk-
dauver der Laserstrahlung ist als dritter wichtiger Parameter die Wellenldnge des Lichts zu
nennen. Laser im nahen Infrarot zeichnen sich dadurch aus, daf sich ihre Wellenldngen
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im sogenannten therapeutischen Fenster befinden. Dabei handelt es sich um den Spektral-
bereich von 700 — 1100 nm, bei dem die meisten Gewebearten eine sehr hohe Transmissi-
on besitzen und somit auch tiefer liegende Gewebezonen von den Laserphotonen erreicht
werden kdnnen. Mafigeblich fiir diese niedrige Absorption ist das im Weichteilgewebe ent-
haltene Wasser, welches in diesem Spektralbereich einen sehr niedrigen Absorptionskoeffi-
zienten besitzt (Abb. 2). Weiterhin wird die Absorption im Gewebe durch Pigment- (z.B.
Melanin) und Proteinmolekiile (insbesondere im Blut) bestimmt. Durch den hohen Was-
sergehalt von Gewebe eignet sich der COg- Laser hervorragend zum Schneiden, wihrend
der Nd:YAG-Laser (A = 1064 nm) vorwiegend zur Koagulation? desselben dient.

Wichtig fiir die Abschidtzung der Schidigung des umgebenden Gewebes auflerhalb des La-
serfokus ist die thermische Relaxationszeit 7 = d*/(4x). Sie gibt die Zeit an, in der sich
der durch den Laserpuls entstandene Temperaturgradient wieder abbaut. Dabei ist d die
fiir den Warmediffusionsprozefl charakteristische thermische Eindringtiefe; sie liegt in der
GroBenordnung der Eindringtiefe der Laserstrahlung d ~ p~! (siehe Kap. 2.3, S. 11 und
Kap. 2.4, S. 16). x bezeichnet den Temperatur-Leitwert (Temperaturleitfihigkeit) und hat
fiir Wasser den Wert x = 1.2+ 1077 m?/s.

Die thermische Relaxationszeit mufi mit der Pulsdauer ¢y des Lasers verglichen werden.
Fiir eine cw-Bestrahlung oder groBe Pulsdauern (to > d?/4x) ist die zeitliche Anderung
der Temperatur relativ gering, das thermische Gleichgewicht wird durch Warmediffusion

2 Ausfallung von kolloid verteilten Stoffen unter dem EinfluB von Enzymen (Blutgerinnung — Hamosta-

se), Elektrolyten oder Wirme



2.2 Die photothermische Wechselwirkung

Abb. 2.  Absorptions-
koeffizient (Reziproke
GroBe zur Eindringtiefe d)
von Strahlung in Wasser
(nach [Nie96)). Fiir die Ge-

samtabsorption von Laser-

Absorptionskoeffizient [cm™]

strahlung mufl insbeson-

dere der Blutanteil mit-

berticksichtigt werden. Wellenlange [pm]

und deponierte Laserleistung bestimmt. Es kann daher zur thermischen Schidigung von
angrenzenden, nicht unmittelbar bestrahlten Gewebearealen kommen. Bei sehr kurzen La-
serpulsen (to < d?/4k) ist die Diffusion dagegen vernachliissighar, da durch die explosive
Vaporisation des direkt bestrahlten Gewebes die deponierte Energie sehr rasch in mecha-
nische Energie konvertiert wird.

2.2 Die photothermische Wechselwirkung

Der photothermische Effekt beruht auf der Umwandlung von elektromagnetischer in ther-
mische Energie innerhalb des Gewebes. Durch die Absorption von Photonen der Laser-
strahlung werden hoherliegende Vibrations- und Rotationsniveaux der bestrahlten Mo-

lekiile A angeregt:

hv+ A — A" (1)

Das fiihrt zu einer raschen Erwidrmung, weil es durch inelastische Stéfie mit einem ande-
ren Molekiil B zu strahlungslosen Zerfillen dieser Zustinde kommt, bei dem die Anre-
gungsenergie von A* in kinetische Energie des Molekiils B {iberfiihrt wird:

A"+ Bv) > A+ B(v+ Av) . (2)

Bei Kenntnis der ortsabhidngigen Photonenfluidichte 148t sich also prinzipiell die
Erwdrmung des Gewebes bestimmen.

Im Bereich der thermischen Wechselwirkung entscheidet die in das umliegende Gewebe

ibertretende Wirmemenge sowie die maximale Temperaturerh6hung iiber die Art der

7
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Gewebeverdnderung. In der nachstehenden Tabelle sind die wichtigsten laser-induzierten
thermischen Effekte als Funktion der erzielten Gewebetemperatur zusammengefafit. Die
angegebenen Temperaturen sind allerdings nur als Richtwerte zu verstehen.

Temperatur [°C]  Biologischer Effekt

42 Hyperthermie, strukturelle Gewebeveranderungen

50 Reduktion der Enzymaktivitat

60 Denaturierung von Proteinen, Koagulation

100 Verdampfung )
Tabelle 1. Thermische Ef-

> 100 Karbonisation fekte in Cewebe

Im Bereich der Hyperthermie von 42— 50°C kommt es zu ersten morphologischen Verinde-
rungen der Molekularstruktur der Zellanteile. Dauert eine Hyperthermie eine lingere Zeit
an, fiihrt dies bei einem gewissen Teil des Gewebes zur Zellnekrose®. Ab einer Temperatur
von 50°C sinkt die Enzymaktivitit rasch ab, was einen verringerten Stoffwechsel zur Fol-
ge hat. Gleichzeitig werden Reparationsmechanismen der Zelle erschwert, weitere Zellen
sterben ab. Die hier schon einsetzende Denaturierung von Proteinen fiihrt ab 60°C zu ei-
ner vollstindigen, makroskopisch sichtbaren Koagulation des Gewebes (Ausbleichen). Bei
weiterer Erhitzung wird die Zellmembranpermeabilitit stark erh6ht, so dafl das chemische
Gleichgewicht der verschiedenen Zellanteile nicht mehr aufrecht erhalten werden kann. Bei
100°C wird das im Gewebe befindliche Wasser verdampft, zur thermischen Schidigung
tritt nun auch eine mechanische Zerstérung des Gewebes durch die auftretenden Gasbla-
sen hinzu. Uber 100°C setzt schlieBlich die Karbonisation des Gewebes ein.

Die Thermotherapie nutzt die 60°C-Isotherme zur irreversiblen Gewebeschddigung,
wihrend Hyperthermiebehandlungen im Bereich geringer Temperaturen angesiedelt sind.
Bei der chirurgischen Resektion von Gewebe durch den COjy-Laser hingegen sind hohe-
re Temperaturen noétig. Die blutstillende Wirkung am Schnittrand durch Koagulation ist
zwar erwiinscht, die thermische Schidigung des Nachbargewebes sollte aber nicht zu grof§

sein.

Aufgrund von Wirmediffusion und Oberflicheneffekten kann bei einer Laserbestrahlung
kein konstantes Temperaturprofil im Gewebe erzielt werden. Aus diesem Grund findet man
nach einer Laserbestrahlung eine Kombination der oben genannten Effekte in unterschied-
lichen Gewebetiefen vor. Die héchsten Temperaturen werden in unmittelbarer Umgebung
der bestrahlten Region erzielt. Abbildung 3 verdeutlicht diesen Zusammenhang schema-
tisch fiir einen auf biologisches Gewebe auftreffenden kollimierten Laserstrahl.

® Morphologische Verénderungen, die nach irreversiblem Ausfall der Zellfunktionen auftreten (Zelltod).

Je nach Lokalisation und Ausmaf} der Nekrose kann es zur Heilung (restitutio ad integrum), Ausbildung

einer Narbe oder einer Pseudozyste kommen.
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Laser-Strahl
Vaporisation K oagulation

Karbonlsatlon\x4
Abb. 3. Lokalisation von

thermischen Effekten bei ei- Gewebe

Hyperthermie

yd

ner Laserbestrahlung (nach

[Nie96])

Die exakte Gewebetemperatur fiir eine Zellnekrose ist im allgemeinen sehr schwer zu be-
stimmen. Neben dem Absolutwert der Temperatur spielt ndmlich auch die Einwirkzeit der
Temperatur eine entscheidende Rolle. Nach [Nie96] muf biologisches Gewebe etwa 6 Se-
kunden auf einer Temperatur von 60°C gehalten werden, damit es zu einer irreversiblen
Schidigung kommt. Histologische Untersuchungen gekoppelt mit Temperaturmessungen
haben gezeigt, dafl koagulierte Gewebezonen auf mindestens 60°C erwirmt worden sind.
In Gewebezonen, bei denen die maximal erreichte Temperatur unterhalb von 60°C bleibt,
kénnen ebenfalls Zellschddigungen induziert werden. Das Ausmaf dieser Schidigungen
wird durch den Arrhenius-Formalismus beschrieben.

Die metastabile Struktur der Zellenzyme (spezielle Proteine, die eine Reihe von bio-
chemischen Reaktionen katalysieren) wird bei hoheren Temperaturen destabilisiert und
schlieBlich irreversibel denaturiert [Bis]. Die Geschwindigkeit enzymkatalysierter Reaktio-
nen steigt mit der Temperatur an, verzégert sich aber bei h6heren Temperaturen und fallt
nach Durchlaufen eines Maximums wieder ab. Bei den meisten Enzymen liegt das Ma-
ximum zwischen 40°C und 50°C, dariiber werden die bereits oben erwdhnten Denaturie-
rungsprozesse wirksam. Die Lage des Maximums ist auch nicht absolut, denn sie wird be-
stimmt durch einen zeitabhdngigen, irreversiblen Inaktivierungsprozefl und hingt damit
von der Zeitdauer ab, wihrend der das Enzym der entsprechenden Temperatur ausgesetzt
ist. Unterhalb des Maximums besteht fiir die meisten Enzymreaktionen eine lineare Be-
ziehung zwischen dem Logarithmus der katalytischen Konstanten (die die Reaktionsge-
schwindigkeit widerspiegelt) und der reziproken Temperatur. Diese Auftragung gibt die
von S. Arrhenius 1889 entwickelte Gleichung wieder:
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K= A exp{_g}} . (3)

Dabei ist K die katalytische Konstante, £, [J mol~'] die Aktivierungsenergie des Uber-
gangszustandes der Enzymkatalyse, R die Gaskonstante und 7' die Temperatur [°K]. Die
Konstante A [s7!] reprisentiert die Wahrscheinlichkeit des Zustandekommens der Reak-
tion.

Die Arrheniusgleichung steht in engem Zusammenhang mit den thermodynamischen
Groflen der enzymkatalysierten Reaktion. Die Enzymaktivitit (£A) fallt in der Denatu-
rierungsphase meist exponentiell mit der Zeit ab. Bei einer halblogarithmischen Auftra-
gung von FA iiber der Zeit ergibt sich eine Gerade, deren Steigung die katalytische Ge-
schwindigkeitskonstante wiedergibt. Die Enzymaktivitit ihrerseits kann ausgedriickt wer-
den durch das Verhidltnis der Anzahl der noch aktiven Proteine zur Zeit ¢ zu deren ur-
spriinglichen Anzahl ¢(0). Damit ergibt sich:

o _din(EA) d (c(t)) n

dt  dt "\ <0

c(0)

Unter Zuhilfenahme der Arrheniusgleichung postulierte Henriques 1947 fiir die thermi-
sche Schédigung von Gewebe, das fiir die Zeitdauer ¢ einer Temperatur > 42°C ausgesetzt
wird, folgende Gleichung*:

2(t)=—1In (%) =A /exp(—g%) dt . (5)

Der Schddigungsgrad ist definiert als der Bruchteil der denaturierten Molekiile:

cqg = e0) — <lt) =1 —exp(—$) . (6)

c(0)

Die Schwelle fiir thermische Schddigung wird durch 2 = 1 definiert, was einer Proteinde-
naturierung von 63 % entspricht und in Bezug auf experimentelle Werte eine vollstandi-
ge Zellnekrose bedeutet. F; muf} als mittlere Aktivierungsenergie der am Denaturierungs-
prozefl beteiligten Proteine angesehen werden. Diese Gleichung wurde seither an den ver-
schiedensten Gewebearten gepriift und dient auch als Grundlage fiir die meisten Simula-
tionen der thermischen Schiadigung [Wel85, Wei].

* Diese Gleichung wird in der einschligigen Literatur oft auch als ,,damage-integral“ bezeichnet [Wel84].
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2.3 Wechselwirkung von Licht mit Gewebe

Zur vollstindigen Beschreibung der Intensitétsverteilung im Gewebe miissen Absorpti-
on, Streuung, Reflexion und Refraktion beriicksichtigt werden, letztere an Grenzschich-
ten wie z. B. Applikator — Gewebe. Wie bereits im vorigen Abschnitt erwdhnt beruht die
Erwirmung von Gewebe durch Lichteinstrahlung auf der Ubertragung von Photonenener-
gie auf die Molekiile des Mediums und der daraus resultierenden Wirmebewegung der
Teilchen. Die Absorption wird durch das Gesetz von Lambert-Beer beschrieben

I = Ilyexp{—paz} (7)

wobei d, = (p,)~! die Absorptionslinge ist.

Bei Lichtflul in 2-Richtung und fehlender Streuung ergibt sich dann fiir die auf der Strecke
Az absorbierte Intensitit

Al =1(r,z)—1(r,z4+ Az) (8)

und die umgesetzte Leistungsdichte berechnet sich fiir Az — 0 zu

S(r,z) = — mé’; DI W (9)

Soll in der Intensitdtsverteilung die Streuung mitberiicksichtigt werden, so muf} ein modi-
fiziertes Beer-Gesetz in der Form

I = lyexp{—pz} (10)

benutzt werden. s ist der Streukoeffizient und p; = p, + ps der Gesamtschwichungsko-
effizient, die Eindringtiefe ist durch d = (1;) ™! gegeben.

Zwar werden mit dieser einfachen Theorie die Verhiltnisse beim Auftreffen eines kollimier-
ten Laserstrahls recht gut wiedergegeben [Wel84]. Spitestens bei der Beschreibung der phy-
sikalischen Vorgidnge bei der Behandlung von Gewebe mit einem speziellen Laserapplikator
— wie er in der LITT benutzt wird — kann dieses Modell nicht mehr angewendet werden.

Schon friith wurde erkannt, dafi zur korrekten Beschreibung der Strahlungsintensitit an
einem bestimmten Punkt im Gewebe zwei Beitrdge beriicksichtigt werden miissen: Der
direkte Anteil, der nach Lambert-Beer exponentiell abgeschwicht wird (s.o.) und der in-
direkte Anteil, der durch Mehrfachstreuung im Gewebe an diesen Ort wieder , hineinge-
streut® wird. Dies soll anhand der Abb. 4 verdeutlicht werden.

11
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Einfallender
Laserstrahl

Abb. 4. Zur Lichtstreu-
ung in biologischem Ge-
webe. Die Lichtintensitat
im Volumenelement dV
setzt sich zusammen aus
der direkten, kollimierten
Strahlung /. und der dif-

fusen Streustrahlung /4.

Um die Streuung von Licht in Gewebe beschreiben zu kénnen, mufl man auf die Phasen-
funktion p(s, s’), eine fundamentale Gréfle der Streutheorie, zuriickgreifen. Sie beschreibt
die Wahrscheinlichkeit eines Photons, aus der Richtung s in die Richtung s’ gestreut zu
werden. Fiir die Streuung von Licht in Gewebe gibt es verschiedene theoretische Ansitze
fiir die Phasenfunktion, von denen der von Henyey-Greenstein (1941) am hiufigsten zi-
tiert wird. Die zugehdrige Phasenfunktion (bei symmetrischer Streuung um die optische
Achse) lautet

1— g2
1+ g2 — 2gcos §)3/2

p(d) =a ( (11)

und ist normiert durch

1
4
4

p(d) dw=a (12)

wobei ¢ der Anisotropiefaktor und a die Albedo ist:

a="t (13)

Diese Funktion stimmt nicht nur mit den experimentell ermittelten Werten gut iiberein,
sondern stellt eine besonders geschlossene, einfache mathematische Beschreibung dar, da

sie sich auch nach Legendre-Polynomen entwickeln 148t:

12
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p(6) = Z (2i+1) ¢* Pi(cosf) . (14)

K3

Im g-Faktor ist die Art der Isotropie vollstdndig enthalten. ¢ = 0 bedeutet isotrope Streu-
ung, wihrend g = 1 bzw. ¢ = —1 vollstdndige Vorwirtsstreuung bzw. Riickwértsstreuung

beschreiben.

Die theoretische Behandlung der Intensitdtsverteilung von Licht in biologischem Gewe-
be kann prinzipiell analytisch durch die Maxwellgleichungen unter Beriicksichtigung der
statistischen Natur des Mediums erfolgen. Allerdings wird die genaue Beschreibung die-
ses komplexen Problems mathematisch sehr schwierig. Bei Kenntnis von Absorption und
Streuung 148t sich aber der Leistungstransport durch triibe Medien — also auch durch
biologisches Gewebe — durch Anwendung der Transporttheorie bestimmen [Ish78]. Die
Entwicklung dieser Theorie weist viele heuristische Ziige auf, gibt aber viele experimen-
telle Probleme sehr gut wieder und ist auch auf die Wechselwirkung von Licht mit Gewe-
be anwendbar. Ausgangspunkt ist die Boltzmanngleichung der Transporttheorie :

dJ(r,s)

— & 7 7 7
T = )+ 2 [ bl Jrns) (15)

4am

Die Strahlung .J gibt die LeistungsfluBdichte in Richtung s’ an und wird in [W m=2 sr™}]
gemessen. p(s,s’) ist wiederum die Phasenfunktion, dw’ der Einheitswinkel um die Rich-
tung s’. Die Intensitit am Punkt r ergibt sich dann durch Integration der Strahlung iiber

den gesamten Raumwinkel:

I(r) :/ J(r,s) dw [Wm™?] . (16)

4am

Die kollimierte Strahlung J. wird wie oben gezeigt exponentiell geschwicht, fiir die diffu-
se Strahlung Jy gibt es verschiedene Approximationen: An dieser Stelle nicht weiter be-
sprochen werden sollen Streuung in erster Ordnung, Vielflufi-Approzimation und die Zwei-
Fluf-Theorie von Kubelka und Munk (siehe dazu auch [Gem,Cum, Nie96]).

Die Diffusionsapproximation kann fiir stark streuende Medien (a >> 0.5), also auch
fiir biologisches Gewebe angewandt werden. Da dann die diffuse Strahlung nahezu isotrop
wird, kann sie in einer Reihe von Kugelfunktionen entwickelt werden. Die beiden ersten
Terme dieser Reihe bilden die Grundlage der Diffusionstheorie [Ish89]:

1
Jd:E(Id—I—3FdS—I—...) . (17)
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Die Strahlungsfluldichte F'; ist gegeben durch:

Fd(r):/ Jar,s)s dw . (18)

4am

Die diffuse Intensitdt erfiillt die Diffusionsgleichung

(A — ,ugff)ld = weitere Terme (19)

(2¢p = pta fier

(20)
per = ps(1 = 9) +
Fiir den Spezialfall einer Punktquelle der Form P = f—fr - 6(r) lautet die Gleichung:
2 3
(A= pepplla=—— pur So-6(r) . (21)

Driickt man den Laplace-Operator in Kugelkoordinaten aus (I ist nicht von ¢ und 6

abhingig)
”* 20
A= 429 29
o T ror (22)
ist die exakte Lésung unter Beachtung von Al = —474(r):
B
o= — exp{—pessr} (23)
3

BZWUH’SO

Es sei angemerkt, dafl der Transportkoeffizient py. deutlich kleiner ist als der Ge-
samtschwichungskoeffizient u;, so dafi die effektive Eindringtiefe der diffusen Strahlung

1
Va1 = g) + 11a)

= (pess) ™ (24)

14
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viel grofer ist als die in Gleichung (10) definierte Eindringtiefe der kollimierten Strahlin-
tensitit.

Die Gesamtintensitét ist dann gegeben durch:

I=1+1; . (25)

Die Diffusionsapproximation der Transporttheorie wird sehr hiufig fiir die Berechnung der
Intensitdtsverteilung von Licht in Gewebe verwendet. Da es sich bei der Bewegung von
Photonen durch das Medium letztlich um einen statistischen Prozefl handelt, liegt es nahe,
das Problem alternativ mit Moonte-Carlo-Simulationen zu lésen [Rog94c]. Die individu-
ellen Photonenpfade werden hierbei durch einen Satz von vier Zufallszahlen (&1, &3, &35, &4)
beschrieben (0 < & < 1). Der Abstand zwischen zwei Wechselwirkungen ist bestimmt
durch:

1
As = ) (26)
Htr
Uber Absorption und Streuung wird durch die zweite Zahl entschieden:
s 1-
Absorption: & > Hsl=9) , (27)
Htr
s 1-
Streuung: & < #s(L=9) (28)
Htr
Im Fall der Streuung wird die neue Richtung festgelegt durch:
p=2m& , cos(f) =26 -1 . (29)

Der wesentliche Vorteil der Monte-Carlo-Verfahren bei der Berechnung der Photonenver-
teilung ist, dafl jegliche Strahlprofile leicht simuliert werden kénnen. Dies ist insbesonde-
re bei der LITT wichtig, da hier durch die Verwendung der Applikatoren eine mathema-
tische Formulierung des Photonenflusses mit den Approximationen der Transporttheorie
sehr schwierig wird. Statistische Verfahren fiir die Berechnung der Photonenwege sind je-
doch trotz der Verwendung von Workstations mit grofler Rechenleistung sehr zeitaufwen-
dig. Durch Reduzierung der Photonenanzahl leidet aber die Genauigkeit dieser Verfah-
ren erheblich. Dennoch werden heutzutage bei der theoretischen Beschreibung der Laser-
Gewebe-Wechselwirkung meist Monte-Carlo-Methoden verwendet.

15
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2.4 Warmetransport

Bei den thermischen Therapieverfahren wird die resultierende Gewebeschidigung mafigeb-
lich durch den Warmetransport bestimmt. Die Ausbreitung von Wirmeenergie im Gewe-
be geschieht auf dreierlei Weise: Konduktion, Konvektion und Warmestrahlung [Ada].

Die Konduktion wird beschrieben durch die Warmeleitungsgleichung:

: 1
T=k AT+ —5 . (30)
oc

Die Temperaturleitfihigkeit (siehe S. 6) ist gegeben durch k = A/pc [m? s71]. Dabei ist
o die Dichte, ¢ die spezifische Wirmekapazitit des Mediums und A die Wirmeleitfahig-
keit mit der Einheit [W m~! K~!]. Die Inhomogenitit S [W m~3] beschreibt den Einfluf}
von Wirmequellen. Dieser Quellterm setzt sich zusammen aus der von auflen zugefiihrten
Wirmedichte und der vom Stoffwechsel des Kérpers selbst erzeugten Energiedichte (me-
tabolische Wirme). Letztere kann im Falle der Thermotherapie gegeniiber der von aufien
zugefiihrten Wirme meist vernachléssigt werden (bei in vitro - Untersuchungen fallt die-
ser Term ganz weg). Der bei der Anwendung von Laserlicht sich ergebende Quellterm wur-
de bereits in Gleichung (9) angegeben.

Fiir eine Punktquelle der Form S = Sy §(t —t') é(a — «’) ist die inhomogene Differential-
gleichung mit Hilfe der Theorie der Green schen Funktionen [Hon] zu lésen. Das Ergeb-
nis lautet:

_ SO 1 2132

Daraus kann man die zeitabhdngige thermische Eindringtiefe ableiten:

Ziherm = VAKL . (32)

Diese betrigt fiir Wasser etwa 0.7 mm bei £t = 1 s.

Durch Gleichsetzen der thermischen Eindringtiefe mit der optischen Eindringtiefe d von
Laserlicht in Gewebe (S. 11) erhélt man die thermische Relaxationszeit, die eine Schwel-
le fiir thermische Effekte darstellt (siche dazu auch Kap. 2.1, S. 6).

In der realen in vivo - Situation ist der Einflufl der durch Blutzirkulation bedingten Kon-
vektion von entscheidender Bedeutung. Die Konvektion besteht aus mehreren Einzelpro-
zessen und ist daher recht komplex. Durch den Materietransport miissen gleichzeitig Ele-
mente der Strédmungstheorie miteinbezogen werden. Nur fiir den Bluttransport durch Ka-

pillaren kann die Konvektion als zusdtzlicher Verlustterm, der sich aus dem Newton “schen

16



2.5 Experimentelle Bestimmung der Gewebeparameter

Abkiihlungsgesetz [Shi85a] ableitet, in die Wiarmeleitungsgleichung mitaufgenommen wer-
den. Dies fiihrt zur sogenannten ,,bioheat-tansfer-equation* (BHTE):

oT _ Up0bCh S

Dabei bezieht sich der Index b auf das arterielle Blut, v ist die FluBrate [s~!]. Dieser
Niherung liegt die Annahme zugrunde, daf die Kapillaren etwa dieselben Parameter auf-
weisen, bzw. {iber deren Werte gemittelt werden darf. Liegen hingegen gréfiere Geféfle im
betrachteten Volumen, so mufi die Wiarmeleitungsgleichung in den verschiedenen Gebie-

ten (Gewebe, Gefdf}) getrennt gelést werden, mit entsprechenden Randbedingungen an

der Grenzschicht [Wym95].

Schlieilich sei noch die Warmestrahlung als dritter Warmeleitungsprozefl erwdhnt. Die
Ubertragung der thermischen Energie durch elektromagnetische Wellen spielt nur beim
Auftreten von Grenzschichten eine Rolle. Bei den bei der Thermotherapie erreichten Tem-
peraturen kann dieser Warmetransport gegeniiber den wesentlich hheren Warmefluiraten
durch Konvektion und Konduktion vernachlédssigt werden. Allerdings wurde die Wérme-
strahlung auch schon in Simulationen zur LITT miteinbezogen [Stu95].

2.5 Experimentelle Bestimmung der Gewebeparameter

Um eine Simulation der endgiiltigen Temperaturverteilung bei der Koagulation von Ge-
webe durch Laserlicht zu ermdéglichen, miissen die optischen Parameter u,, pts, g und die
thermischen Parameter g, ¢, A, sowie die Blutflufirate v, bestimmt werden. Fiir die Be-
rechnung der Gewebeschidigung sind zusdtzlich die Parameter der Arrhenius-Gleichung

(E, , A) erforderlich.

Eine sehr oft angewandte Methode zur gleichzeitigen Bestimmung der optischen Para-
meter ist das in Abb. 5 dargestellte sphérisch-integrierende Verfahren [Nau,Ger98]. Zwei
hochreflektierende Ulbricht-Kugeln erm&glichen die Detektion der Streustrahlung der zwi-
schen diesen Sphiren positionierten Gewebeprobe. Gemessen wird die kollimierte Trans-
mission T}, die diffuse Transmission Ty und die diffuse Reflexion R; der Probe. Aus die-
sen Mefldaten kénnen mit Gradientenverfahren oder statistischen Methoden die optischen
Parameter bestimmt werden [Rog94d].

Tabelle 2 fafit einige Ergebnisse dieses Mefiverfahrens fiir verschiedene Gewebetypen zu-
sammen. Die effektive Eindringtiefe nimmt mit zunehmender Wellenldnge zu und mit dem
Ubergang vom natiirlichen zum koagulierten Gewebezustand ab. Die Fehler der so be-
stimmten Parameter sind dennoch recht grof8 (fiir p, betrigt der relative Fehler beispiels-
weise mindestens 20% [Rog93]).

Die thermischen Parameter sind alle von dem prozentualen Wassergehalt des Gewebes

abhingig. Die empirisch gefundenen Zusammenhinge sind in [Rog94b] angegeben mit
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Detektor Ry Detektor T,

Einfallender Detektor T,
Laserstrahl > /‘%( 7y >:|
\ Abb. 5. Zur Messung
der optischen Gewebe-
Gewebeprobe UIbrichtkug_eI mit parameter mit Hilfe
hochreflektierender der ,double-integrating-
Innenbeschichtung sphere* - Methode
Gewebe Wellenlange Gewebe- Ha s g 1)
[nm] zustand [mm™!] [mm™}) [mm]
Leber 850 nat 0.03 20 0.95 3.3
koag 0.03 53 0.94 1.9
1064 nat 0.03 15 0.93 3.2
koag 0.03 43 0.95 2.3
Leber 850 nat 0.14 10 0.96 2.1
(Schwein) koag 0.15 45 0.94 0.9
1064 nat 0.05 8 0.97 4.8
koag 0.06 30 0.95 1.9
Hirn 850 nat 0.08 14 0.95 2.3
(weiB) koag 0.09 17 0.94 1.8
1064 nat 0.04 11 0.95 3.8
koag 0.05 13 0.93 2.6
Muskel 1064 nat 0.20 21.5 0.96 0.6
Tabelle 2. Optische Parameter von menschlichem Gewebe (nach [Rog95al)
0=13-03W [gem™3] |
c =4.19-(0.37+0.63 W) Je 't K™Y (34)

A=4.19-(0.1334+1.36 W) - 1072 [W K™' em™!] |

wobei W der prozentuale Wassergehalt des Gewebes ist.

Die direkte in vivo - Bestimmung der Warmeleitfihigkeit kann mit Hilfe der inhomoge-
ne Wirmeleitungsgleichung erfolgen, wobei die Quelle experimentell durch einen kurzen

Wirmepuls realisiert wird. Der durch das Gewebe laufende Puls wird an einer anderen
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Stelle mit einem Thermistor gemessen. Aus der Laufgeschwindigkeit des Pulses kann un-
ter Zuhilfenahme der analytisch l6sbaren Differentialgleichung die thermische Leitfahig-
keit und mit Kenntnis von ¢ und p die Wiarmeleitfihigkeit mit einer hohen Genauigkeit
bestimmt werden [Gie]. Dichte und spezifische Warmekapazitit sind mit konventionellen
Methoden (Wégung, Kalorimeterverfahren) in vitro mefibar. Tabelle 3 gibt einige Mefiwer-
te der thermischen Gewebeparameter wieder. Allerdings mufl beachtet werden, dafl diese
Parameter selbst auch wieder temperaturabhéngig sind [Cht].

Gewebe A c 0 K
(Wm™ K] k] kg™" K™'] (kg m™*] (1077 m® s7']
Leber 0.566 3.59 1050 1.50
Niere 0.545 3.89 1050 1.32
Hirn (weiB) 0.503 3.59 1040 1.35
Hirn (grau) 0.566 3.68 1050 1.43
Muskel 0.42 3.8 - -
Haut 0.627 - - -
Zahne 0.932 0.711 2800 4.09
Tumor  (genereller 0.47 - 0.58 - - -
Bereich)
Blut 0.506 - - -

Tabelle 3. Thermische Parameter von menschlichem Gewebe (nach [Gie])

Wihrend die thermischen Gewebeparameter sehr genau mefibar sind, gilt dies nicht mehr
fiir die Blutflurate und die Parameter der Arrheniusgleichung. Nach [Sva] betrigt die
Blutfluirate — ausgedriickt als perfundiertes Blutvolumen pro Gewebeeinheitsvolumen —
fiir stark vaskularisiertes Gewebe (z.B. Niere) v, = 0.05—0.1 s71. Fiir Gewebe mit geringe-
rem Blutfluf§ (Haut, Hirngewebe) liegen die entsprechenden Werte bei v, = 0.005—0.01s71,
und fiir schwach durchblutetes Gewebe bei v, 2 0.0005 s71.

Fiir die Konstanten A und I, des ,damage-integrals® gibt es nur sehr wenige Werte in
der Literatur, da die Messung nicht unkompliziert ist. Wenn im Experiment dafiir ge-
sorgt wird, dafl die Temperatur unabhingig von der Zeit ist, kann die Integralgleichung
iiberfithrt werden in:

In(t) = —In(A) + 5% +1n 02 . (35)

Mit 2 = 1 ergibt sich fiir verschiedene (¢,T)- Wertepaare bei logarithmischer Auftra-
gung eine Gerade, aus deren Steigung und Achsenabschnitt In(A) und £, bestimmt wer-
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GRUNDLAGEN DER LASER-GEWEBE-WECHSELWIRKUNGEN

den kénnen [Aga]. In Tabelle 4 sind einige in der Literatur angegebene Werte zusammen-

gestellt.
Gewebe In(A) [s7"] Eq [J mol™]
Leber 161 4.10°
Haut (T< 50°C) 149 4.15-10°
i Tabelle 4. Werte fir die
Haut (T> 50°C) 242 6.68- 10 Arrhenius-Konstanten nach
Arterielles Gewebe! 147 4.3.10° [Rog93] und nach [Aga]T

Das grofle Problem bei den so erzielten Ergebnissen ist die nur sehr ungenau bestimmba-
re Zellschddigung, denn Zellnekrose kann auch bei kleineren (2 - Werten auftreten. Aufler-
dem braucht das Gewebe eine gewisse Zeit, bis es die stationfire Phase erreicht hat, und
in dieser Zeit tritt ebenfalls thermische Schidigung auf.
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3 Laser-induzierte interstitielle Thermotherapie

In den letzten Jahren haben sich Laser in der medizinischen Diagnostik und Therapie
einen sehr vielversprechenden und wohl verdienten Namen gemacht. Insbesondere in der
minimal-invasiven Chirurgie haben sich verschiedene Lasersysteme etabliert. Dies liegt vor
allem an der Zielsetzung dieser Technik, schonende Behandlungsverfahren mit Effektivitdt
zu vereinen. Innerhalb der Gynidkologie gibt es eine Reihe von Indikationen, die mit mo-
dernen Lasertechniken minimal-invasiv behandelt werden kdnnen. Hierzu zdhlt insbeson-
dere die Laser-induzierte interstitielle Thermotherapie (LITT), welche seit einigen Jahren

sehr erfolgreich bei der Behandlung von Tumoren klinisch eingesetzt wird [Rog95].

3.1 Prinzip der LITT

Die LITT wurde erstmals 1983 von S.G. Bown [Bow] angewendet und publiziert. Thren
Durchbruch erzielte sie Anfang der neunziger Jahre durch die Entwicklung von speziellen
Lichtapplikatoren. Seit dieser Zeit wird die LITT klinisch in verschiedenen Fachbereichen
erprobt und zur palliativen® Therapie in der Urologie, Gynikologie, Chirurgie und Neu-
rochirurgie eingesetzt [Mus95, Wal94, Vog97a, Bet].

Zunichst sollen die Begriffe kurz erldutert werden:

e Thermotherapie: Die LITT unterscheidet sich grundlegend von den hyperthermischen
Therapieverfahren, da ihre Wirkung auf der irreversiblen Zellschddigung durch Koagu-
lation beruht. Bei Hyperthermieverfahren wie z.B der Mikrowellenhyperthermie wer-
den weit geringere Temperaturen erzeugt (siche Tabelle 1), und die Gewebeschéddigung
ist von der Expositionsdauer abhingig.

e Laser-induziert: Auch andere Tumortherapieverfahren nutzen die Koagulation, dies
sind insbesondere die Ultraschalltherapie und die Elektrokoagulation. Die Koagulation
mit Hilfe von Laserlicht ist aber die am weitesten verbreitete Anwendung dieser The-
rapieform.

e interstitiell: Die LITT arbeitet mit in das Zwischengewebe eingebrachten Lichtapplika-
toren. Erst diese speziellen Lichtdiffusoren machen eine grofivolumige Tumorbehand-
lung moglich. Mit einem kollimierten Laserstrahl 148t sich nur eine vergleichsweise ge-
ring ausgedehnte Gewebekoagulation erreichen, grofie Zielvolumina kénnen hier nur
sukzessive durch Bewegen des Strahls behandelt werden.

5 Palliativoperation: Operation zur Erhaltung vitaler Funktionen und zur Beseitigung bestehender Sym-

ptome, ohne die zugrundeliegende Erkrankung beseitigen zu kénnen
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LASER-INDUZIERTE INTERSTITIELLE THERMOTHERAPIE

Das Prinzip der LITT besteht darin, durch Lichtfasern Laserstrahlung in das Zielvolu-
men einzukoppeln und durch Absorption der Photonen im bestrahlten Gewebe Wirme
zu erzeugen (Abb. 6). Aufgrund der hohen Eindringtiefe haben sich dabei der Nd:YAG-
Laser und Diodenlaser bei Wellenldingen von 700 — 900 nm etabliert [Jud, Wym97]. Die
Erhohung der Temperatur auf mindestens 60°C hat die Bildung einer Koagulationsnekro-
se zur Folge, es werden Tumorzellen abgetttet und das Gewebe am weiteren Wachstum
gehindert [Beu92]. Ein grofier Vorteil dieser Technik besteht darin, dafl die Gefahr von
Blutungen aufgrund der assoziierten Gefiflkoagulation (Himostase) gegeniiber konventio-
nellen chirurgischen Verfahren deutlich reduziert ist. Dieser Vorteil spielt insbesondere in
der Tumortherapie eine entscheidende Rolle, da Tumorgewebe im allgemeinen sehr stark
durchblutet ist und eine Blutung zur Metastasenbildung fithren kann.

Laser Lichtleiter Transparenter
Katheter

Applikator

w\
NN
LA

U

Normalgewebe Koagulations- Tumor
nekrose

Abb. 6. Prinzip der laser-induzierten Thermotherapie

Hoéhere Temperaturen als 100°C sind bei der LITT unerwiinscht, um Vaporisation und
Karbonisation des Gewebes zu verhindern. Aus medizinischer Sicht sind diese Effekte nur
schwer zu iiberwachen und fithren zu unkontrollierbaren Gewebenekrosen [Schw95]. Un-
ter dem physikalischen Blickwinkel fiihrt die Verkohlung zu einer sprunghaft ansteigen-
den Absorption des Laserlichts, womit die Ausdehnung der Lision stark einschrinkt ist

[Stu9s, Wym94].

Erst mit der Einfithrung geeigneter Lichtapplikatoren lie§ sich vermeiden, dafi das am dis-
talen Ende der Faser austretende Laserlicht aufgrund der hohen Leistungsdichte zur un-
erwiinschten Karbonisation des Gewebes fiihrte. Mit verschiedenen Konstruktionstechni-
ken [Kur, Schw95] wurde erreicht, da§ das Licht nur diffus gestreut in das Gewebe ein-
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3.1 Prinzip der LITT

dringt. Durch gleichzeitige Vergréfierung der abstrahlenden Fléche konnte die Leistungs-
dichte erheblich verringert werden [Rog95¢c]. Auf diese Art ist es moglich geworden, grofi-
volumige Tumoren effektiv zu behandeln.

Die LITT-Applikatoren bestehen aus flexiblen Lichtleitern, welche nach Punktion in ei-
nem transparenten Katheter in das Gewebe vorgeschoben werden kénnen. Der Faser-
durchmesser betrigt typischerweise 400 — 800 um. Um eine isotrope Lichtabstrahlung zu
gewdhrleisten, wird die Oberfliche des Faserendes meistens chemisch oder mechanisch an-
gerauht [Rog94a,Ort]. Aufgrund der niedrigen Absorption kann sich das Licht iiber den
Mechanismus der Lichtstreuung im Gewebe ausbreiten. Dies flihrt zu einer sehr homoge-
nen Bestrahlung und einem flach abfallenden Temperaturprofil. Die hiermit koagulierba-
ren Gewebevolumina sind folglich wesentlich gréfier als bei vergleichbaren konventionellen

Verfahren, da letztere i.a. sehr starke Temperaturgradienten induzieren.

Typische LITT-Parameter sind Laserleistungen von 5— 10 W, Bestrahlungsdauern von ei-
nigen Minuten und Koagulationsdurchmesser von bis zu 40 mm [Ort]. Eine zusitzliche Fa-
serkiihlung erlaubt auch die Transmission héherer Laserleistungen, ohne dafl das Faserende
thermisch zerstért wird [Stu97]. Fiir die Ausdehnung der entstehenden thermischen Ko-
agulationsnekrose sind neben den Parametern Bestrahlungszeit und Bestrahlungsleistung
die optischen und thermischen Gewebeeigenschaften, sowie die Perfusionseinfliisse wesent-
lich [Alb,Schw98]. Gewshnlich sind die induzierten Lisionen aber als Folge der Applikator-
geometrie in nicht zu heterogenen Gewebestrukturen von anndhernd ellipsoidaler Gestalt.

In Abb. 7 soll anhand einer Simulation

nach [Rog94a] noch einmal die Motivation
Temperature /°C

erliutert werden, die thermische Behand- 170 ]

lung von volumindsen Tumoren auf opti-
. 150 7 Heat Source (2 W)
schem Wege durchzufiihren: Da das Laser- 1

licht in das Gewebe eindringen kann, ist ;] Normal Laser Applicator (3.4 W)

die resultierende Schidigungszone grofier 4 ] Cooled Laser Applicator (7.9 W)

. . 1 Threshold of

als bei der Verwendung einer norma- 704 Coagulation

len Wirmequelle [Wym92]. Dariiberhinaus o

zeigt die Simulation den Vorteil des Ein- 30 4++——"F—r——1rr———1r—r—"r1rrrrrri
0 5 10 15 20 25 30

satzes von gekiihlten Applikatoren. Mit der

Radial Distance from Applicator Axis /mm

Bedingung, dafi im bestrahlten Volumen
Abb. 7. Vergleich der Temperaturprofile bei Be-

eine Hochsttemperatur nicht {iberschritten o
handlung des Gewebes mit einer normalen Warme-

werden darf (Z'B' um Karbonisation zu ver- quelle, einem Standardapplikator und einem gekiihl-

meiden), ist das koagulierte Volumen durch ten Applikator (nach einer Simulation aus [Rog94al).
die Verwendung einer héheren Laserlei- Die Koagulationsschwelle wird in immer gréfieren Ap-
stung im Vergleich zu einem nicht gekiihl- plikatorabstanden iiberschritten.

ten System grofier.
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3.2 Applikatoren

Die Applikatorforschung ist ein wesentlicher Bestandteil der LITT. Da die normalen Licht-
fasern (,bare fibers*) das Gewebe schnell karbonisieren, wurden viele spezielle Applika-
toren entwickelt. Die Abbildungen 8a und 8b zeigen die Frgebnisse der Gewebebestrah-
lung zum einen mit einer normalen Lichtfaser, zum anderen mit einem LITT-Applikator.
Deutlich ist in der linken Abbildung die Verbrennung des Gewebes als dunkle Zone
(Schwarzfarbung) zu erkennen, infolge derer die induzierte Lésion von nur geringem Aus-
maf ist (einige Millimeter). In der rechten Abbildung hingegen tritt nur Koagulation auf
(Weiifarbung), die Schidigungszone weist hier einen Durchmesser im Zentimeterbereich

auf.

Abb. 8. Mit einem Nd:YAG-Laser erzeugte Lisionen in biologischem Gewebe bei der Verwendung einer
normalen Lichtfaser (a) und eines LITT-Streulichtapplikators (b) der Firma SHARPLAN (Bestrahlungslei-
stung: 9 W, Bestrahlungsdauer: 5 min)

Beim Standardapplikator wird am Ende eines Lichtleiters die totalreflektierende Glas-
schicht (siehe Kap. 4.1.2) in geeigneter Weise (mechanisch oder chemisch) auf einer Linge
von etwa 10 - 20 mm aufgerauht, so dafi aus der so aufgerauhten Oberfliche nur diffuses
Licht austreten kann (Abb. 16, S. 39). Zusétzlich wird das gesamte so behandelte Faser-
ende mit einem Glasréhrchen umgeben. Dieses dient zum Schutz der Faser und zur Ver-
groferung der diffus streuenden Fliche.

Mit den in Abbildungen 8b und 9a dargestellten Applikatortypen kénnen ellipsoidale Ko-
agulationszonen mit einem Ldngsdurchmesser in der Gréflenordnung der Applikatorlédnge,
also bis etwa 20 mm induziert werden. Um noch gréfiere Koagulationszonen zu erreichen
und dennoch eine homogene Strahlungscharakteristik {iber die Applikatorldnge zu erhal-
ten, wurden andere Applikatortypen entwickelt und getestet [Rog94a]. Mit dem in Abb.
9b dargestellten ,,Zebra®“- Applikator (gedtzte Flichen wechseln sich mit unbehandelten
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3.2 Applikatoren

Abb. 9. Beispiele fir
LITT-Streuapplikatoren:

(a) Standardapplikator
und (b) ,Zebra“- Applika-
tor der Firma HUTTINGER

ab) werden Koagulationszonen mit bis zu 40 mm Durchmesser erreicht. Mit gekiihlten Sy-
stemen kénnen ebenfalls derart grofle Lisionen generiert werden. Die Kiihlfliissigkeit kann
dabei innerhalb des Punktionskatheters zirkulieren mit dem Vorteil, dafi Standardappli-
katoren verwendet werden kdnnen. Dariiberhinaus wurden — meist zu Studienzwecken —
Applikatoren mit eigener, interner Kiihlung entwickelt.

Eine gewisse Sonderstellung nimmt der LITT-Applikator der Firma DORNIER MEDIZIN-
TECHNIK ein (Abb. 10), da dieser nicht auf dem Prinzip der diffusen Lichtstreuung am
Faserende beruht. Stattdessen wird das Laserlicht mit einem speziellen Adapter unter ei-
nem definierten Winkel in die Faser eingekoppelt. Die Wellenfronten konstanter Phase des
austretenden Lichts sind gekriimmt, infolgedessen ergibt sich die in Abb. 10b dargestellte
»ring-mode®“- Struktur des Laserstrahls. Das Licht tritt vorrangig in axialer Richtung aus
dem Applikator, der im Grunde nur aus dem Glasr6hrchen besteht, das am distalen En-
de der Faser fixiert ist.

(b)
Glaskappe

e\
@/ e

de b i | Ausgekoppelter Laserstrahl mit
o ringférmigem Quer schnitt

Abb. 10. (a) LITT-Lichtleiter der Firma DORNIER MEDIZINTECHNIK. Der Applikator weist durch eine
spezielle Lichteinkoppelung in die Faser ein ringfoérmiges Strahlprofil auf (b).
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3.3 Therapiekontrolle

Die Laserapplikatoren werden mit Hilfe von speziellen Punktionssets unter verschiedenen
Monitortechniken in das Gewebe eingebracht. Die genaue Lokalisierung erfolgt meist mit
der Magnetresonanztomographie (MRT'), dariiberhinaus werden auch die Computertomo-
graphie (CT), die Sonographie und die visuelle Kontrolle mittels Endoskopie verwendet.

Wihrend der Behandlung ist ebenfalls eine Uberwachung der induzierten Gewebeschidi-
gung erforderlich. Mit Sonographieverfahren kénnen die durch Koagulation bedingten mor-
phologischen Verdnderungen des Gewebes direkt sichtbar gemacht werden. Die Koagulati-
onsnekrose wird als hyperechogene Zone dargestellt, die von einem dufleren, hypoechoge-
nen Ring umgeben ist [Ste]. Diese periphere Zone zeigt die Entwicklung von Odemen und
morphologische Verdnderungen im Gewebe an, die durch ldnger anhaltende Temperatur-
erhhung unterhalb der Koagulationsschwelle entstanden sind. Da Tumore sich im Ultra-
schallbild oft selbst als hyperechogene Zonen darstellen, ist es oft schwierig, die entstehen-
den Koagulationsnekrosen zu erkennen [Hil].

Auch bei der MRT sind die Koagulationsnekrosen bei T; - gewichteten Bildern an erhéhten
Signalintensititen zu erkennen, die duBere Odemschicht duBert sich als hypointense Zo-
ne [Kah95]6. Nachuntersuchungen haben gezeigt [Anz92], daf die zentrale Nekrosezone in
den Tagen nach der Therapie in die Odemzone ,hineinwichst®, da hier das Gewebe durch
Hyperthermie nur teilweise geschidigt worden ist und der Nekroseprozefl zunichst anhilt.
Nach einigen Tagen schrumpfen die im Kernspin sichtbaren Schidigungszonen, die Nekro-
sezone allerdings wesentlich schneller als die Odemzone. Bei Resorption von Gewebefliissig-
keit unterliegt das Gewebe um die Nekrose Heilungsprozessen und vernarbt oder wird ree-
pithelisiert [Taz]. In Tierversuchen wurden die mittels MRT (und auch Ultraschall) ermit-
telten Ergebnisse durch histologische Untersuchungen gut bestétigt [Tra].

Da die Uberwachung der entstehenden Nekrose nicht so sicher ist wie die Kontrolle der
Temperaturentwicklung (postoperativ auftretende Schidigungen), gewinnen Thermome-
trieverfahren immer mehr an Bedeutung. Mit dem Arrhenius-Formalismus (Gleichung (5),
S. 10) ist es dann prinzipiell moglich, aus den aufgezeichneten Temperaturen auch die Aus-
dehnung der endgiiltigen Gewebeschddigung wihrend der Therapie zu berechnen.

Es hat sich gezeigt, daBf ein Temperaturmonitoring mittels Thermometern (Thermisto-
ren, Halbleiterthermometer, faser-optische Thermometer) fiir die LITT nicht geeignet ist:
Aufgrund der Selbstabsorption der Temperaturmefisonden erwdrmen sich diese schneller
als das umliegende Gewebe und zeigen somit verfilschte Temperaturwerte an [Phi,Man].
Dieses Verfahren bietet sich deswegen nur zur Temperaturmessung nach abgeschlossener
Laserapplikation an. Da die Thermometer aber keine 3D-Temperaturkarten liefern und
dariiberhinaus invasiv arbeiten, werden sie in der klinischen Anwendung praktisch nicht
eingesetzt.

® Bei T, - gewichteten Bildern sind die Verhaltnisse gerade umgekehrt [Anz91]
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3.4 Therapieplanung

Die Sonographie ermdéglicht zwar prinzipiell die Darstellung der Nekrosezone, nicht jedoch
die Temperaturquantifizierung”. Besondere anatomische Gegebenheiten erschweren den
Einsatz des Ultraschalls beim Online-Monitoring zus&tzlich. Die Sonographie wird aber
dann eingesetzt, wenn es darum geht, den Blutflul zu kontrollieren (z.B. beim Zwillings-
Transfusionssyndrom, s.u.).

Als Standardverfahren der Thermometrie hat sich inzwischen die MRT-Technik durch-
gesetzt, da sie allein den Anforderungen eines nicht-invasiven, dreidimensionalen Online-
Monitorings gerecht wird. Die Durchfiihrung einer LITT-Behandlung wird dadurch zwar
aufwendig, doch ist dies angesichts des Bedarfs einer exakten Therapieplanung angebracht.
Da die MRT zugleich die Darstellung der Nekrosezone, der Temperaturentwicklung und
der Lokalisation der Lichtapplikatoren erm&glicht, ist sie das ideale Therapieplanungsgerit.
Anfingliche Probleme durch die Uberlagerung der Signalverinderungen, die sowohl durch
die Temperaturerh6hung als auch durch die Nekrotisierung verursacht wurden, konnten
mit Hilfe spezieller Bildgebungssequenzen iiberwunden werden [Beu95]. Seit einiger Zeit
wird die qualitative Temperaturiiberwachung im klinischen Einsatz der LITT verwendet
[Vog96, Mue]. Inzwischen werden auch sogenannte ,,offene MR-Gerite verwendet, die ein
intraoperatives Monitoring erlauben [Cho]. Neuerdings wird nun zunehmend versucht, eine
quantitative Thermometrie mittels Kalibrationsmessungen durchzufiihren [Stp93,Schu].

3.4 Therapieplanung

Neben der simultanen Therapiekontrolle mittels bildgebender Verfahren ist eine indivi-
dualisierte Therapieplanung notwendig, die der jeweiligen onkologischen Tumorgeometrie
Rechnung trigt. Klinisch einsetzbare Programme fiir die dreidimensionale Bestimmung der
Temperaturverteilung gibt es bisher nicht, doch existieren einige Vorarbeiten, bei denen an-
hand der Berechnung der Temperaturverteilungen eine Simulation der LITT-Behandlung
erfolgt [Rog93,Schw98,Stu95,Neu, Dow]. Die Sicherung der kontrollierten thermischen De-
struktion durch ein praoperatives Therapieplanungsprogramm ist aber insbesondere beim
Einsatz einer Multifaser-Einheit dulerst wichtig. Die entsprechende Positionierung der Ap-
plikatoren zur gezielten individuellen Anpassung der Nekrosezone an die Tumorausdeh-
nung kann nur mit einer Therapieplanung optimal durchgefiihrt werden. Dariiber hinaus
haben Planungsprogramme zum Ziel, die Parameter Bestrahlungsleistung und Bestrah-
lungsdauer festlegen zu kénnen. Schlieilich sind Simulationen sehr hilfreich bei der Unter-
suchung von verschiedenen Applikatormodellen.

Die Algorithmen der Simulationen basieren auf den theoretischen Zusammenhdngen, die
im Kapitel zu den Laser-Gewebe-Wechselwirkungen beschrieben wurden. Darum ist ih-
nen die strukturelle Organisation gemeinsam, die schematisch in Abb. 11 wiedergegeben
ist. Wahrend der Zusammenhang zwischen Temperaturprofil und Schidigung durch den
Arrhenius-Formalismus (Kapitel 2.2, S. 9) hergestellt wird, kann fiir die Warmezufuhr

" Die indirekte Temperaturkontrolle mit Hilfe der Dopplersonographie ist allerdings untersucht worden

[Roh]
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r r
Bestrahlungsparameter
(Laserleistung, Wellenldnge Transportgleichung,
Bestrahlungsdauer) MC-Simulationen Warmezufuhr

Gewebetyp » S(r,t)

Applikatortyp

Wirmeleitungs-

Gewebeparameter I
gleichung (BHTE)

e "

Gewebeschadigung Waérmetransport

Arrheniusgleichung (Wirmeleitung, Konvektion)
{(damage integral)
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Abb. 11. Schema der Simulationsalgorithmen der Therapieplanungsprogramme

durch Laserstrahlung die Intensitdtsverteilung durch verschiedene Verfahren (Diffusions-
approximation der Transporttheorie, Monte Carlo-Simulationen) beschrieben werden (Ka-
pitel 2.3, S. 13). Die zentrale Gleichung fiir den Warmetransport ist die in Kapitel (2.4)
vorgestellte ,,bioheat-transfer-equation® [Shi85]. Diese wurde sowohl analytisch als auch
numerisch gelost [Cum, Hal, Jai, Wel84], wobei sich inzwischen die numerischen Verfahren
durch die Entwicklung rechenleistungsstarker Workstations durchgesetzt haben. Die Me-
thode der Finiten Differenzen (FD) basiert auf der Uberfiihrung der Differentialgleichung
in eine Differenzengleichung [Col, Car]. Bei der Methode der Finiten Elemente (FE) wird
das Problem der Wirmeleitung nicht als Differential-, sondern als Integralgleichung for-
muliert und diese nach dem Hamilton “schen Variationsprinzip gelost [Sch]. Beiden Metho-
den gemeinsam ist die Generierung eines Gitters, das den Gewebestrukturen méglichst gut
angepaflt sein sollte. Die FE-Methode weist eine gréfiere Flexibilitdt beziiglich der Gitter-
form und der Behandlung der Randbedingungen auf. I5in weiterer Vorteil ist die M&glich-
keit, das Grundgitter relativ einfach in den Gebieten, an denen eine hohe Auflésung der
berechneten Temperaturwerte erforderlich ist, lokal zu verfeinern. Nachteilig ist jedoch,
dafl die mathematische Formeln der FEM aufgrund ihrer Komplexitdt mit sehr viel mehr
Aufwand in Programmcode umgewandelt werden miissen. Dies macht sich im Laufzeitver-
halten und im Speicherplatzbedarf bemerkbar.
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Es ist nicht so wesentlich, welche Methode zur Lésung des Problems angewandt wird, denn
die dadurch enstehenden Ungenauigkeiten werden bei weitem von experimentellen Unsi-
cherheiten in den Gewebeparametern {ibertroffen, die in die Simulation einflielen. Dies
gilt insbesondere fiir die Simulation der Gewebeschidigung, da hier nur sehr wenige expe-
rimentell gesicherte Daten vorliegen. In diesem Fall ist es besser, ,,best-case/worst-case -
Berechnungen anzustellen, um im therapeutischen Einsatz die Koagulationsnekrose nicht
zu klein werden zu lassen, aber vor allem auch, um gefdhrdete Strukturen (durch eine zu
grofle Schddigung) nicht zu beeintrichtigen.

Da sich die optischen Parameter (insbesondere der Streukoeffizient) wihrend der Koagu-
lation dndern, muf} dies im Algorithmus beriicksichtigt werden. Der Anstieg dieser Werte
bei zunehmender Temperatur wird in der Literatur auf unterschiedlichste Weise (linear,
sprunghaft, u.a.) approximiert. Neueste Messungen lassen keine eindeutige Beziehung zwi-
schen Temperatur und optischen Parametern erkennen [Nau]. Die Temperaturabhingig-
keit der thermischen Parameter wird meist nicht miteinbezogen.

Bei der Simulation der Intensitdtsverteilung wird fast ausschliellich das Monte-Carlo-
Verfahren favorisiert. Die Monte-Carlo-Methode hat zwei wesentliche Vorteile: Zum einen
kénnen leicht Randbedingungen aller Artin die Simulation miteinbezogen werden. Das gilt
insbesondere fiir Bedingungen, die durch die verschiedensten Applikatorgeometrien, aber
auch durch Grenzflichen, Blutgefdfie usw. entstehen. Zum anderen werden Variationen der
Parameter durch Inhomogenitdten oder Koagulation des Gewebes viel genauer behandelt.
Nachteilig ist dagegen, dai Monte-Carlo-Methoden immer lange Rechenzeiten bendtigen.
Um Echtzeitsimulationen zu erméglichen, wurde vielfach versucht, die Photonen in grofie
Pakete zusammenzufassen und den Weg dieser ,,Makrophotonen®“ zu berechnen [Rog95b].

Selbstverstdndlich ergeben sich dadurch Abweichungen von den realen Verhéltnissen.

Die grofiten Probleme fiir Bestrahlungsprogramme stellen Gewebeinhomogenitdten und
die Erfassung der Warmekonvektion durch Blutzirkulation dar. Prinzipiell wiren die Pro-
gramme imstande, rdumlich eng begrenzte Inhomogenititen (die bei Tumoren oft sehr
ausgeprigt sind) iiber voxelspezifische Gewebeparameter miteinzubeziehen. Dazu miifiten
aber vor der Therapie alle Gewebeparameter an jeder Stelle im Bestrahlungsvolumen von
vorneherein bekannt sein. Da dies mit diagnostischen Methoden nur sehr eingeschrinkt zu
erreichen ist, muf} in einer klinischen Anwendung die grébere Unterscheidung nach unter-
schiedlichen Gewebetypen erfolgen.

Da die Koagulation hdmostatisch wirkt®, muf die in diesem Term auftretende Perfusi-
onsrate bei beginnender Koagulation gleich Null gesetzt werden. In Wahrheit 18uft dieser
Ubergang nicht abrupt ab, und die Temperatur des Blutes in den Kapillaren wird auch bis
zu diesem Zeitpunkt nicht konstant bleiben. Bei grofieren Gefidflien miissen die unterschied-
lichen Perfusionsraten des Blutes beachtet werden. Sehr problematisch ist die Ausbildung
von dynamischen Temperaturgradienten im Blutgefi$, die eine mathematische Behand-

lung sehr schwierig machen [Shi85b].

8 Bei der extravasalen Blutgerinnung erfolgt die Koagulation unter EinfluB bestimmter Enzyme
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3.5 Klinische Anwendungen

Die Anwendung der LITT erfolgt gegenwirtig meist klinisch-experimentell in verschiede-
nen Fachdisziplinen. Im Einzelnen handelt es sich dabei um die Therapie von Hirntumoren
in der Neurochirurgie [Kah98, Vog97b], der Palliation von Lebermetastasen in der Chir-
urgie [Ger97, Vog96] und die Behandlung bei benigner Prostatahyperplasie? (BPH) in der
Urologie [Mus94,Mue]. Die bislang umfangreichsten Erfahrungen liegen auf dem Gebiet der
BPH-Therapie vor, einer benignen Erkrankung, bei der mittels LITT eine Schrumpfung
der Prostata mit konsekutiver Verbesserung des Miktionsverhaltens'® angestrebt wird. Er-
fahrungen an mittlerweile einigen hundert Patienten demonstrieren, daf§ die LITT ein al-
ternatives Verfahren ist, das sich gerade zur Anwendung bei Patienten im Zustand der In-

operabilitidt bei eingeschrinktem Allgemeinzustand eignet.

Auch in den anderen Bereichen wird die LITT zur Verkleinerung der Tumoren benutzt, die
dann mit konventionellen Methoden chirurgisch entfernt werden kénnen. Wenn das Risi-
ko eines Rezidivs!! ausgeschlossen werden kann, ist ein Verbleiben des nekrotisierten Ge-
webes im Korper moglich, wo es je nach Lokalisation und Ausdehnung zur Heilung, oder

Ausbildung einer Narbe oder Zyste kommen kann.

Abb. 12. Beispiele der klinischen Anwendung der Laser-induzierten Thermotherapie: (a) Behandlung ei-

nes Gebédrmutter-Leiomyoms mit zwei Fasern (aus [Chp]). (b) CT-Aufnahme vor der Behandlung einer
Lebermetastase (aus [Vog97b])

Im Fachbereich Gyné&kologie liegen bislang keine allgemeinen Erfahrungen vor. Eine mégli-
che Indikation ist die Behandlung des Gebirmutter-Leiomyoms'? (vgl. Abb. 12). An der
Universitdts-Frauenklinik Heidelberg wurde die LITT erstmals im Rahmen eines The-
rapieversuchs zur Palliation gynikologischer Malignomrezidivel® erfolgreich eingesetzt
? gutartige Schwellung des Prostatadriisengewebes

10 Miktion: Blasenentleerung

1 Wiederauftreten einer Krankheit nach Abheilung

2 henigner Tumor aus glatten Muskelfasern
13 Malignom: Ungenaue Bezeichnung fiir bésartigen Tumor
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[Wal94]. Im folgenden wurden Grundlagenuntersuchungen zur interstitiellen Thermothera-
pie durchgefiihrt. Diese umfafiten zum einen Studien zur thermischen Schidigung an ver-
schiedenen Gewebetypen, zum anderen die Untersuchung des Therapie-Monitorings mit-
tels Ultraschall [Wal95a, Wal95b]. Weiterhin konnte gezeigt werden, daf sich die LITT ne-
ben der Tumortherapie aufgrund der hdmostatischen Wirkung auch zur Behandlung des

Fetofetalen Transfusionssyndroms!? eignet [Soh].

Um noch grofiere Tumoren behandeln zu kénnen wurde in letzter Zeit zunehmend vor-
geschlagen, Mehrfachapplikationen bei LITT anzuwenden. Die einzelnen Applikationen
werden dabei wihrend der Therapie nacheinander an verschiedenen Orten innerhalb
des Zielvolumens durchgefiihrt. Sehr volumindse Lebermetastasen wurden beispielswei-
se durch sukzessives Zuriickziehen der Faser bestrahlt [Vog96]. Simultane Mehrfaseran-
wendungen sind bis heute ausschlieilich auf die Steigerung der Effizienz ausgerichtet
[Alb, Iva, Chp, Vog97b]. Obwohl schon friihzeitig der Einsatz von mehreren Fasern zur Be-
handlung groferer Zielvolumen untersucht wurde [Dav], sind bis heute aber kaum Versu-
che unternommen worden, eine Multifaser-Applikation zur gezielten Anpassung der ent-
stehenden Koagulationsnekrose an die jeweilige individuelle Tumorgestalt durchzufiihren

[Wym93].

1 Zwillings-Transfusionssyndrom: In der Gebérmutter stattfindender Blutaustausch bei eineiigen Zwillin-

gen iiber arteriovenodse bzw. arterioarterielle Gefafiverbindungen
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4 Applikatorentwicklungen

Die LITT unterscheidet sich grundséitzlich von anderen thermischen Laserverfahren durch
die Verwendung von speziellen Lichtapplikatoren, die im vorigen Kapitel (S. 24) bespro-
chen wurden. In dieser Arbeit wurde ein neuer Applikatortyp entwickelt, der durch das
Prinzip der Volumenstreuung an der Faserspitze eine besonders gute isotrope Lichtaus-
breitung im Gewebe ermoglicht. Die Streueigenschaften dieses Volumenstreuers (Block aus
Quarzgut) sind wesentlich besser als die einer streuenden Oberfliche (angerauhtes Glas):
Die an der Applikatorspitze emittierte Energiedichte ist deutlich kleiner als die seitlich ge-
streute Energiedichte. Mit diesem Applikatortyp wurden zahlreiche Gewebeexperimente
durchgefiihrt und die Ergebnisse mit denen der handelsiiblichen Applikatoren verglichen.
Auf dem Prinzip der Volumenstreuung basiert auch die Entwicklung eines intern gekiihl-
ten Applikators, der ebenfalls in diesem Kapitel vorgestellt wird. In den Gewebestudien
sollte insbesondere gepriift werden, ob durch die verbesserten Streueigenschaften die Kffi-
zienz der Koagulation gesteigert werden kann und die Reproduzierbarkeit der induzierten

Lisionen gewihrleistet ist.

4.1 Applikator Design

Die Volumenstreuer wurden so konzipiert, dafl sie dieselben Abmessungen wie die han-
delsiiblichen LITT-Applikatoren aufweisen. Nur so war ein Vergleich der Gewebeexperi-
mente mit den beiden unterschiedlichen Applikatortypen moglich. In Abb. 13 ist der selbst
entwickelte Streuapplikator zusammen mit einem handelsiiblichen Diffusor gezeigt. Die ak-
tive Zone, in der das Licht austreten kann, ist in beiden Fillen gleich gro8.

4.1.1 Fasermaterial

Eine optische Faser besteht aus drei konzentrischen Hauptkomponenten, wie in Abb. 14a

gezeigt wird.

e Kern: Dieser zentrale Bereich — meist aus Glas — ist die licht-transmittierende Regi-
on der Faser.

e Mantel: Die erste optische Schicht um den Kern, die einen zylindrischen Wellenlei-
ter darstellt. Die Lichtleitung erfolgt durch Totalreflexion an der entstehende Grenz-
schicht von Kern und Mantel. Das Mantelmaterial besteht ebenfalls aus Glas oder aus
Kunststoff.
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Abb. 13. LITT-
Applikator der Firma
SHARPLAN (oben) und
selbst entwickelter Diffu-
sor (unten). Die Abmes-
sungen sind in beiden
Fallen gleich grof (Lange

ca. 20 mm, Durchmesser

2 mm).

e Schutzummantelung: Die nicht-optische Schicht, die den Mantel umgibt, besteht
typischerweise aus einer oder mehreren Schichten eines Polymer, das die Glasfaser vor
Beschidigung schiitzen soll. Dieser Uberzug ist meist ein weiches Material (z.B. Sili-
kon, Teflon), das die Widerstandsfihigkeit der Faser gegen Abrieb erhtht und zusitz-
lich die Verluste durch Biegen der Faser reduziert (s.u.).

Das Prinzip der Lichtleitung beruht auf der Totalreflexion an der Grenzschicht Kern-
Mantel, wobei der Grenzwinkel nach dem Snellius’schen Gesetz gegeben ist durch (vgl.

Abb. 14b):

sin Eg = nMantel/nI(ern . (36)

(a) Schutzummantelung (b) \

(Tefzel) \
Mantel

(HCS, n=1,453)

V\ Kern N Sa

(Quarzglas, n=1,405)

Abb. 14. (a) Aufbau eines Lichtleiters (Glas - Kunstoff(HCS®) - Stufenindexfaser) und (b) Prinzip der
Lichtleitung in der Faser
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Der Brechungsindex des Kerns mufl dabei gréfler als der des Mantels sein (ng > nar). Fiir
den sogenannten Akzeptanzwinkel, d.h den maximalen Winkel fiir den das in den Kern
eintretende Licht weitergeleitet wird gilt:

O =arcsin y/n3. —n3, . (37)

Es ist bei optischen Fasern iiblich, statt des Akzeptanzwinkels die Numerische Apertur
anzugeben:

NA =4/n3. —n%, =sin® . (38)

Ist — wie bei den hier verwendeten Fasern — der Durchmesser des Kerns ein Vielfaches der
verwendeten Wellenldnge, so handelt es sich um Multimodefasern. Die Wellenfronten wer-
den an der Reflexionsschicht phasenverschoben und es kénnen sich nur bestimmte Strahl-
richtungen ausbreiten, fiir welche die Reflexionen an der Grenzschicht konstruktive Pha-
senverschiebungen produzieren. Jeder Mode wandert mit einem unterschiedlichen Reflexi-
onswinkel durch die Faser, so daf} jeder eine unterschiedliche Weglénge zuriicklegt. Dies
resultiert in einer Verbreiterung des Pulsprofils durch Modendispersion am Ausgang der
Faser, da die einzelnen Moden zu verschiedenen Zeitpunkten ankommen. Die Modendi-
spersion kann durch GRIN-Fasern reduziert werden. Diese Fasern weisen keine sprunghaf-
te Anderung wie die Stufenindexfasern auf, sondern sind durch einen kontinuierlichen Bre-
chungsindexverlauf des Kernmaterials gekennzeichnet (,,Gradienten - Index - Fasern®).
Im giinstigsten Fall ist das Brechzahlprofil quadratisch [Ped]. Neben der Modendispersion
sorgen auch die Materialdispersion (chromatische Dispersion) und die Wellenleiterdisper-
sion (bedingt durch die Fasergeometrie) fiir eine Pulsverbreiterung.

Bei der Entwicklung des LITT-Lichtleiters spielte insbesondere die Ddmpfung der Si-
gnalstirke mit dessen Ausbreitung in der Faser eine entscheidende Rolle, da angestrebt
wurde, ein Maximum an Leistung iiber die Faser zu iibertragen. Extrinsische Dimpfun-
gen sind bedingt durch Inhomogenititen der Faser (Schwankungen der Materialzusam-
mensetzung und damit der Brechzahl), Fehler in der Kern-Mantel-Grenzschicht, Mikro-
defekte und Mikrokriimmungen an der Oberfliche des Kerns (Verluste durch Leckwellen
und Modenkonversion) oder starken Biegungen der Faser (Verletzung der Totalreflexions-
Bedingung). Zu diesen Verlusten gehéren insbesondere auch diejenigen, die bei der Ein-
und Auskoppelung des Lichts in die Faser aufgrund der Strahlcharakteristik der Lichtquel-
le (Giite des Fokus beim Eintritt in die Faser) und der Reflexionsverluste an den Glas-
Luft-Grenzflichen entstehen.

Intrinsische Verluste beruhen auf der Extinktion, die durch Absorption und Streuung her-
vorgerufen wird. Im sichtbaren und im UV-Bereich erfolgt die Absorption im Kernma-
terial durch Anregung der Elektronenhiille. Im Infrarot wird sie durch Molekiilschwin-

gungen verursacht (Multiphononen-Prozesse). Diese DAmpfungsmechanismen sind jedoch

35



APPLIKATORENTWICKLUNGEN

gering im Vergleich zur Absorption durch Verunreinigungen und insbesondere durch die
Hydroxyl-lonen mit den Eigenschwingungen bei 2.7 um, 1.4 pm und 0.95 pum. Wihrend der
durch die Verunreinigungen bedingte Signalabfall minimiert werden kann, ist der Verlust
aufgrund von Rayleigh-Streuung bei Gldsern unvermeidbar. Die Streuung entsteht an mi-
kroskopischen Schwankungen des Brechungsindex und ist weniger signifikant bei gréfieren
Wellenldngen. Insgesamt ergibt sich fiir die Gesamtverlustkurve ein Minimum im nahen
Infrarotbereich, in dem allerdings die Resonanzlinien der OH™-Ionen liegen'® (siehe Abb.

15). Der Intensitédtsverlust wird gewShnlich angegeben durch den Dampfungskoeffizienten

10 P

der meist auf eine Faserlinge von [ = 1 km bezogen wird (Einheit in [dB/km]). Hierbei
sind Fy und P die bei z = 0 eintretende und bei z = [ austretende Lichtleistung. Bei ei-

ner Faser mit 8 dB/km verbleiben dann bei einer Linge von 6 m also noch 99% des ein-
fallenden Lichts.

Rayleigh-Streuung
l‘/

\ Gesamtver lust

OH’- Absor ptipn ——=
!

Dampfung [dB/km]

\\ elektroni\sghe Multiphonpn -Absor ptio
' Absorption ;
1 \ \ \ ’/,
\' \\‘\\\\_/A/ k//\‘

—— Abb. 15. Dampfungsko-

0 T . effizient o einer Glasfa-

600 800 1000 1200 1400 1600 1800 ser als Funktion der Wel-
Wellenlange [nm]

lenlange

Als letzte wichtige Kenngrofle sei die maximale Leistungstransmission erwdhnt, die oh-
ne Beschddigung von der Faser iibertragen wird. Sie wird sperzifiziert als die auf die Fa-
ser auftreffende Ausgangsleistung des (fokussierten) Laserstrahls dividiert durch dessen
Querschnittsfliche. Fiir einen Laserstrahl mit einer Leistung von 30 W, der auf den vol-

len Kerndurchmesser einer 600 pm - Faser fokussiert wird, ergibt sich eine Leistungsdich-

5 In der faser-optischen Nachrichtentechnik spricht man aufgrund der Minima dieser Kurve vom 1., 2. und
3. optischen ,, Ubertragungsfenster®.

36



4.1 Applikator Design

te von etwa 10 kW /cm?, fiir welche die Faser ausgelegt sein muf. Hochleistungsfasern er-
reichen Werte bis 1 GW/cm?, der dem obigen Beispiel entsprechende Fokusdurchmesser
diirfte dann 1 pm betragen.

Bei der Entwicklung der LITT-Lichtleiter mufite eine Faser benutzt werden, die mehreren
Anforderungen gerecht wird:

e Ubertragung hoher Leistungen (bis 30 W)

e Geringe Verluste bei der verwendeten Laserwellenlinge, da bei der Multifaser-
Applikation geringere Leistungen optimal {ibertragen werden sollten

e Hohe thermische und mechanische Beanspruchbarkeit

e Medizinische Kompatibilitdt und biologische Vertrdglichkeit im Hinblick auf spitere
klinische Anwendungen

Die Wahl fiel auf eine 600 um - Stufenindexfaser (HCS® LOW OH™) der Firma LASER-
COMPONENTS, deren Eigenschaften in Tabelle 5 wiedergegeben sind. Die Faser besitzt ei-
ne sehr geringe Konzentration an OH™-lonen, so dafl bis in den nahen Infrarotbereich ho-
he Leistungen iibertragen werden kénnen. Der Mantel dieser Faser besteht aus einem spe-
ziellen harten Polymer-Uberzug (Hard Clad Silica), der eine groBere Zugfestigkeit, hohere
Feuchtebestdndigkeit und geringere Verluste durch Mikrokriimmungen aufweist. Die hohe
Numerische Apertur reduziert die bei Biegung der Faser hervorgerufene Dimpfung und
liefert eine hohe KEffizienz beziiglich der Lichteinkoppelung. Zusammen mit dem groflen
Kern-Mantel-Verhiltnis ist eine fehlerhafte Ausrichtung der Faserverbindungsstiicke in ei-

nem relativ weiten Bereich tolerierbar.

Kerndurchmesser [pm] 600 + 10
Manteldurchmesser [pm)] 630 £ 10

Durchmesser der Tefzel® Schutzummantelung [wm] 1040 £ 30

Numerische Apertur 0.37 + 0.02
Tabelle 5. Technische Da- . .
ten der verwendeten Faser Démpfung bei 820 nm [dB /lm] <8
HCP-M0600T Temperaturbereich [°C] -65 bis 125

Fiir die Fertigung der LITT-Lichtleiter wurden Fasern mit einer Linge von 5 - 7 m ver-
wendet. Das eine Ende wurde mit den Streuapplikatoren (s.u.) versehen, am anderen En-
de wurde ein spezielles Verbindungsstiick befestigt. Damit liefl sich die Faser an den La-
seradapter und spiter an das Multifaser-System anschrauben. Als Hauptproblem erwies
sich das Schneiden der Fasern, da auf eine mdglichst verlustarme Einkoppelung des Laser-
lichts in die Faser geachtet werden mufite. Die maximale Leistungstransmission erfordert
eine optisch glatte Endfliche, die senkrecht zum Strahl ist. Dazu werden bei der industri-
ellen Fertigung die Fasern in dem Verbindungsstiick befestigt und das Faserende mit ei-

nem Diamantwerkzeug poliert. Bei einer senkrecht zur Faserachse polierten Endfliche liegt
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dann der Verlust durch Riickreflexion an der Glas-Luft-Grenzschicht bei 4% (Fresnel).
Das Schneiden der Fasern wurde mit einem speziellen Fasertrennwerkzeug der Firma LA-
SERCOMPONENTS durchgefiihrt. Dieses Lichtwellenleiter-Trenngerédt erzeugte durch einen
senkrecht zur optischen Achse induzierten Faserbruch und eine in Lingsrichtung wirkende
Kraft eine plane Faserendfliche. Vorher mufite die Faser mit einem Abstripper-Werkzeug
der Firma CERAMOPTEK von der Schutzummantelung befreit werden. Die Koppelung des
Laserstrahls erfolgte mit einem Adapter, dessen Fokussieroptik fiir eine Faserdicke von 600
um konfektioniert war. Durch diese Ankoppelung konnten die Leistungsverluste an dieser
Stelle minimiert werden'®.

4.1.2 Diffusormaterial

Fiir die Konstruktion des Applikators wurde Quarzgut als Streumaterial verwendet.
Quarzgut ist amorph erstarrte Kieselsdure und wird aus reinem Sand elektrisch geschmol-
zen. Einschliisse von feinen Gasblasen, die beim Erkaltungsprozefl entstehen und Spuren-
gehalte von Metalloxiden machen es weifl und nahezu lichtundurchlissig. Quarzgut kann
vielfiltig mechanisch bearbeitet werden. Da es auflerdem bis zu einem gewissen Grade
warm verformbar und gut schweilbar ist, lassen sich auch relativ komplexe Werkstiicke
herstellen. Quarzgut findet beispielsweise Verwendung als Schutzmaterial bei der Halblei-
terherstellung, als Isolatormaterial und im Apparatebau fiir Hochtemperaturprozesse. Fi-
nige Eigenschaften des Materials sind in Tabelle 6 dargestellt.

Dichte [g/cm?] 2.1

Elastizitdtsmodul [N/mm?] ~6-10*

Druckfestigkeit [N/mm?] ~ 500

Zugfestigkeit [N/mm?] ~ 40

Ausdehnungskoeflizient (t=100°C) K™ 0.51-107°

Warmeleitfahigkeit (t=20°C) [W/K- m] 1.1 Tabelle 6. Eigenschaften
Spezifischer Widerstand (t=20°C) [Q- cm] 3.2-10%° von Quarzgut

Da das Material gegen Korrosion, hohe Temperaturen, Temperaturdnderungen und elek-
trische Finfliisse weitgehend resistent ist, ist es in idealer Weise fiir die LITT-Anwendung
geeignet. Rohre ab 5 mm Auflendurchmesser werden in einem elektrischen Ziehverfahren
hergestellt. Die Glitte der Oberflichen und die vom Ziehen verfeinerte Struktur des Ma-
terials selbst (die Gasbldschen werden langgezogen) erzeugen eine gewisse silbrig-weifle
Transparenz. Fiir die Herstellung der Volumenstreuer wurde eine Quarzgutkapillare be-
nutzt, die unter heifler Flamme auf einen Durchmesser von 2 mm gezogen wurde. Durch
diesen Prozefl konnen die Gaseinschliisse zum Teil entweichen und das Material hellt sich

16 Wesentlich problematischer stellte sich die Faserkoppelung bei der Multifaser-Einheit dar (vgl. Kap.
6.1.1, S. 62).
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ein wenig auf. Bei noch hdheren Temperaturen wandelt sich das amorphe Gefiige in eine
kristalline Struktur (Cristobalit) um. Die letzten 20 mm dieses R6hrchens wurden zusam-
mengeschmolzen, so daf} ein solider Zylinder als Streukdrper entstand. In die verbleiben-
de Offnung am andere Ende des Rohrchens wurde die Lichtfaser so weit hineingeschoben
und daran festgeklebt, dafi deren Ende unmittelbar am Streukérper anschlof. Damit soll-
ten Streuverluste und Erwdrmung an dieser Grenzschicht vermieden werden.

a)

Fasermantel Glaskuppel ;
F k
aserkernt aufgerauhter Fasermantel
Schutzummantelung
b) Streukdrper
% aus Quarzgut
= |
— )

FE BN

Abb. 16. Schematischer Aufbau und Prinzip der Streuung im Fall des Oberflachenstreuers (a) und des
Volumenstreuers (b)

Abbildung 16b zeigt den Aufbau dieses Applikators. Das aus der Faser austretende Licht
dringt in den Streukérper ein und wird durch Brechung und Reflexion an den Grenzschich-
ten der eingeschlossenen Gasbléschen mehrfach gestreut. Auf diese Weise tritt das Licht
diffus und nahezu homogen aus dem Streukdrper heraus (sieche Abb. 17). Abgesehen von
einer leichten Absorption durch die Metalloxidspuren im Material und von der geringfiigi-
gen Riickstreuung des Laserlichts in die Faser wird die gesamte eingekoppelte Laserlei-
stung vom Diffusor abgestrahlt. Das in Abb. 16a dargestellte Prinzip der handelsiiblichen
LITT-Diffusoren basiert hingegen auf einer Oberflichenstreuung. Hierzu wird die den Fa-
serkern umgebende lichtleitende Schicht am Faserende chemisch oder mechanisch aufge-
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rauht. Dadurch wird die Bedingung der Totalreflexion verletzt und das Laserlicht kann

diffus aus der Faser austreten.

Abb. 17. Lichtstreuung
beim Quarzgutapplikator

4.1.3 Intern gekiihlter Applikator

Da die Kiihlfliissigkeit bei diesem Applikator intern zirkulieren sollte, sind die Abmessun-
gen dieses Typs auch dementsprechend gréfier. Abb. 18 zeigt den schematischen Aufbau
dieses Applikators: In ein Quarzglasréhrchen mit einem Auflendurchmesser von 4 mm wur-
de ein Block aus Quarzgut eingeschlossen. Es wurden zwei Prototypen dieses Streukdrpers
mit unterschiedlichen Langen (12 mm und 25 mm) hergestellt. In das AuBenrshrchen wur-
de eine auf einen Durchmesser von 2 mm gezogene Quarzglaskapillare eingeklebt, in wel-
che wiederum die Lichtfaser (siehe oben) befestigt wurde. Die Faser liegt mit ihrem dista-
len Ende direkt an dem Streukérper an. Der Innendurchmesser von 1,3 mm 148t noch eine
hohe Durchflufirate der Kiihlfliissigkeit zu, gleichzeitig blieb der gesamte Applikator doch
recht diinn'”. Die Kiihlfliissigkeit (Wasser oder isotonische Kochsalzlésung) kann entlang
der Faser bis zum Streukoérper, und zwischen Auflen- und Innenréhrchen wieder zuriickflie-
Ben. Die Kiihlung erfolgt somit an der Stelle des Applikators, an der sich der Streukérper
am stirksten erwdrmt.

17 Es wurden zu Studienzwecken schon sehr viel dickere Applikatoren entwickelt [Ort], allerdings gelten
Durchmesser bis 10 mm noch als , minimal-invasiv“.
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K iihlfliissigkeit

auRReres Rohrchen (4 mm) T l
inneres Rohrchen (2 mm)

I

Streukdrper aus Quarzgut Lichtfaser (600 pum)

C x|

Abb. 18. Schematischer
Aufbau des gekiihlten
Quarzgutapplikators

4.2 Vergleich der Abstrahlcharakteristiken

In sdmtlichen Experimenten und Gewebestudien wurde in diesem Projekt der Nd:YAG-
Laser mit einer Wellenldnge von A = 1064 nm verwendet (medilas 4060N, DORNIER ME-
DIZINTECHNIK). Dieser Laser ist fiir den Einsatz im OP-Bereich vorgesehen, wobei die Lei-
stung iiber Lichtfasern (400 um, 600 pum) zum Operationsherd iibertragen wird (Abb. 6).
Die Ausgangsleistung ist schrittweise von 1 - 55 W regelbar und kann mit einem inter-
nen Leistungsmefigerdt kalibriert werden. Der Laser arbeitet aus Sicherheitsgriinden nur,
wenn der Pilotlaser im sichtbaren Bereich (Helium-Neon-Laser, 633 nm) eingeschaltet ist
und wenn der Fuflschalter betétigt wird. Der Nd:YAG-Kristall wird mit einer Krypton-
Dauerstrichlampe gepumpt und mit einem internen Wasserkreislauf gekiihlt.

Im Normallfall wurden die Ausgangleistungen mit einem externen Leistungsmefgerit
iiberpriift. Dies geschah fiir bare-fibers mit einem Thermopile'®. Aufgrund der Abstrah-
lungscharakteristik wurde im Fall der Streulichtapplikatoren hingegen die Mefeinheit
MY TEST der Firma HUTTINGER MEDIZINTECHNIK verwendet. Das Prinzip dieses Lei-
stungsmefigerdtes beruht auf dem in Abb. 5 dargestellten, sphérisch-integrierenden Ver-
fahren: Die in eine hochreflektierende Kugel eintretende Laserstrahlung gelangt letztend-
lich auf die Detektorfliche eines thermischen Lichtsensors. Die dabei entstehenden Lei-
stungsverluste miissen durch eine Eichung beriicksichtigt werden. Wird der Applikator
vollstindig in den Meflempfinger eingefiihrt, kann die total abgestrahlte Leistung gemes-
sen werden.

Fiir die selbst gefertigten Streuapplikatoren wurde durch die Messung der abgestrahl-
ten Leistung der Faser mit und ohne Applikator das Absorptionsverhalten der Volumen-
streuer bestimmt. Die Transmission der Quarzgut-Diffusoren mit einem Durchmesser von
2 mm betrug 80%. Da bei den industriell gefertigten LITT-Lichtleitern die Applikato-
ren nicht von der Faser entfernt werden konnten, wurde die Transmission zum Vergleich
abgeschitzt: Die abgestrahlte Leistung der Volumenstreuer war 86% desjenigen Wertes,
der bei den Oberflichenstreuern der Firma SHARPLAN gemessen wurde. Bei gleicher in-
koppelleistung in die Lichtleiter und unter der Annahme einer vergleichbaren Lichtex-

8 Power-meter mit flacher Detektorfliche und thermischem Sensor (Thermospannungssensor) der Firma
LASERCOMPONENTS.
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tinktion innerhalb der beiden Fasertypen betrigt die Transmission der SHARPLAN LITT-
Applikatoren also etwa 93%. Das Ergebnis {iberrascht nicht, da bei den Oberflichenstreu-
ern gem&fl der diinneren streuenden Schicht eine geringere Absorption zu erwarten war.
Die langeren Photonenpfade innerhalb der Volumenstreuer (bis zum Austritt aus dem
Quarzblock) bedeuten eine erhdhte Wahrscheinlichkeit der Photonenabsorption, die vor
allem an Spuren von Metalloxiden im Applikatormaterial erfolgt.

Um die Streueflizienz der Applikatorsysteme zu vergleichen, wurde die Abstrahlcharak-
teristik der verschiedenen Typen bestimmt. Dazu wurden die Fasern in die sphérisch-
integrierende Meapparatur eingebracht und die abgestrahlte Leistung unter sukzessivem
Herausziehen in Schritten von 1 mm gemessen. Aus der sich so ergebenden Meflkurve kann
durch Differentiation das Emissionsprofil der Applikatoren gewonnen werden. Die Messun-
gen wurden an 10 Quarzgutapplikatoren (Durchmesser 2 mm), 2 gekiihlten Quarzgutappli-
katoren (Durchmesser 4 mm), 4 SHARPLAN-Applikatoren und 2 DORNIER-Applikatoren
bei einer eingekoppelten Laserleistung von 104+0.1 W durchgefiihrt. Die abgestrahlten Lei-
stungen variieren den unterschiedlichen Extinktionen der einzelnen Applikatortypen ent-

sprechend.
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Abb. 19. Vergleich der abgestrahlten, normierten Leistung verschiedener Applikatorsysteme in Abhéngig-
keit ihrer Lokalisation in einem sphérisch-integrierenden Leistungsmefgerat. (Die Position ,0 mm* bedeu-
tet, dal der Applikator vollstindig in den MeBempfinger eingeschoben ist.) Gezeigt sind die Mittelwerte
und Standardabweichungen einer Reihe von Einzelmessungen (siehe Text) und die durch polynomiale Re-

gression erhaltenen Ausgleichskurven.
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4.2 Vergleich der Abstrahlcharakteristiken

Abbildung 19 zeigt die normierten Leistungsmefiwerte als Funktion der Applikatorposition
in der Mefleinheit. Nach dem vollstindigen Herausziehen der untersuchten Streuapplika-
toren um ihre aktive Lange (20 mm) wird nur noch der Teil der Leistung detektiert, der in
axialer Richtung emittiert wird. Dieser Wert charakterisiert die Effektivitdt der Streuung,
da er den Anteil derjenigen Photonen wiedergibt, welche die Applikatorspitze noch errei-
chen. Man kann erkennen, daf dieser Wert bei den Volumenstreuern (0 2 mm) deutlich
niedriger ist (21%) als bei den beziiglich der aktiven Emissionsfliche gleich grofien Ober-
flichenstreuern der Firma SHARPLAN (35%). Das bedeutet, dafl bei den Quarzgutapplika-
toren im Vergleich mehr Photonen durch Seitwértsstreuung aus dem Diffusor entweichen.
(Das unterschiedliche Absorptionsverhalten ist durch die Normierung beriicksichtigt.) Dies
ist der Grund, warum die Streueigenschaften des Volumenstreuers viel besser als die einer
streuenden Fldche sind. Aufgrund des gréBeren Volumens des gekiihlten Applikators (0 4
mm) ist die Streuung hier besonders effektiv. Wie aus Abb. 19 weiterhin zu erkennen ist,
liegt der entsprechende Wert der axialen Emission bei dem DoORNIER-Applikator mit 83%
besonders hoch, da es sich bei diesem Typ nicht um einen richtigen Streuapplikator han-

delt (siehe Abb. 10, S. 25).
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In Abb. 20 sind die Differenzwerte der Leistungsmessung als Emissionsprofil fiir den Volu-
menstreuer und den Oberflichenstreuer aufgetragen. Wie aus der Abbildung hervorgeht,
liegt das Maximum der Regressionskurve — die maximale radial emittierte Leistung — im
Fall des Quarzgutstreuers vergleichsweise ndher zum Applikatorzentrum, im Einklang mit
dem oben beschriebenen Ergebnis der effektiveren Streuung. Das ideale Profil wére genau
symmetrisch zur Applikatormitte, weil dann eine sehr gleichmiflige Bestrahlung von Ge-
webe moglich wire.

Die in den Applikator eingekoppelte Leistung mufl hoch genug sein, um eine grof3volumige
Koagulation zu ermdglichen, aber immer noch so klein, daf§ die Karbonisation von Gewebe
verhindert wird. Durch unregelmé&fliige Strahlprofile bedingte iiberhdhte lokale Leistungs-
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dichten fiihren viel schneller zur Verbrennung des am Applikator anliegenden Gewebes.
Insgesamt ergibt sich folgendes Bild: Die Volumenstreuer aus Quarzgut streuen das Licht
sehr viel effizienter als die Oberflichenstreuer mit denselben Abmessungen. Der Anteil der
axial aus der Applikatorspitze austretenden Leistung ist deutlich geringer und das Emis-
sionsprofil insgesamt homogener. Aus den Standardabweichungen der Abb. 19 ist ersicht-
lich, daf3 die Abstrahlcharakteristik bei der Fertigung der Quarzgutstreuer reproduziert
werden kann und die Varianz (< 18%) in der Groflenordnung der konventionellen Appli-
katoren liegt. Die Volumenstreuer absorbieren das eingekoppelte Licht aber auch stérker
und erzeugen durch die dadurch entstehende Eigenerwdrmung beim Kontakt mit Gewebe

héhere Temperaturen (s.u.).

4.3 Gewebeexperimente mit Quarzgutapplikatoren

Die Untersuchung der Reproduzierbarkeit der Quarzgutapplikatoren beziiglich der Grofie
der induzierten Koagulationsnekrosen erfolgte anhand einer in vitro - Gewebestudie an
Muskelgewebe des Hausschweins. Um auch die Effizienz der Volumenstreuer zu priifen,
wurden die Experimente mit konventionellen LITT-Applikatoren unter denselben Bestrah-
lungsbedingungen wiederholt. Die Gewebeproben wurden in versiegelten Plastikhiillen in
einem Wasserbad auf Raumtemperatur gebracht. Bei jedem Experiment wurden die Ap-
plikatoren auf die flache Oberfliche einer Gewebeschicht gelegt und diese mit einer zweiten
Schicht bedeckt. Die Laserleistung betrug 114+0.5 W, die Bestrahlungsdauer 7 min. Die re-
sultierenden Lisionen sind entsprechend der Applikatorgeometrie von nahezu ellipsoidaler
Gestalt. Infolgedessen sind nach Beendigung der Bestrahlung die Koagulationsnekrosen
beim Aufklappen der Fleischschichten als elliptische, weillich gefirbte Zonen auf der Ge-
webeoberfliche zu erkennen (siehe z.B Abb. 8b ). Die Fliche dieser Ellipsen konnte durch
Ausmessen berechnet und zum Vergleich der Applikatorsysteme herangezogen werden. Die
Ergebnisse von jeweils fiinf Experimenten zu jedem Applikatortyp sind in Abb. 21 gezeigt.

Da der Ubergang von nicht-koaguliertem zu koaguliertem Gewebe recht diffus ist und der
Rand der Koagulationszonen sich nicht immer ganz klar abzeichnete, konnten die Flachen
der Lisionen nur mit einer Genauigkeit von 15% bestimmt werden. Die Standardabwei-
chungen der Mittelwerte (Abb. 21 rechts) sind die Folge der intraindividuellen Gewebein-
homogenititen und Applikator-Emissionsprofile. Der relative Fehler ist ein Maf fiir die Re-
produzierbarkeit der Lisionsgrofie und betrigt fiir beide Applikatortypen 10%. Die Mit-
telwerte der Diffusoren unterscheiden sich kaum voneinander. Das bedeutet, daf die einge-
koppelte Energie in beiden Fillen in die gleiche Wirmeenergie im Gewebe umgesetzt wor-
den ist. Da bei angeglichener Einkoppelleistung in die Lichtleiter, die abgestrahlte Leistung
der Applikatortypen nicht dieselbe ist (s.0.), wurde in weiteren Experimenten versucht,
die Absorption der Volumenstreuer durch eine hthere Laserleistung zu kompensieren und
durch die besseren Streueigenschaften auch gréfiere Schddigungszonen zu erreichen. Da
dann jedoch die Lichtabsorption des Volumenstreuermaterials eine noch stirkere Eigen-
erwiarmung des Applikators zur Folge hat, fithrte dies sehr schnell zu Karbonisation bei
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der Gewebebestrahlung. Die Effizienz beziiglich der Lésionsgréfie konnte mit den neu ent-

wickelten Volumenstreuern nicht gegeniiber den konventionellen LITT-Streuapplikatoren

gesteigert werden.

4.4 Gewebeexperimente mit gekiihltem Applikator

Mit dem gekiihlten Applikatorsystem soll-
te gepriift werden, ob durch die Zirkula-
tion einer Kiihlfliissigkeit eine Vergréfie-
rung der Schidigungszone moglich ist mit
der Nebenbedingung, dafl im behandel-
ten Zielvolumen ein bestimmter Tempe-
raturwert nicht {iberschritten werden darf
(vgl. Abb. 7). Dabei muf beriicksichtigt
werden, daf} die resultierenden Koagulati-
onsnekrosen durch die Abmessungen des
gekiihlten Applikators gréfler sind als bei
den diinneren Standardapplikatoren. Als
Schwellwert bietet sich diejenige Tempe-
ratur an, ab der das Gewebe karboni-
siert wird. Der experimentelle Aufbau der
hierzu durchgefithrten Gewebeexperimen-
te ist in Abb. 22 wiedergegeben. Die MeB-
apparatur wurde um eine Infusionspumpe
und ein Thermometer (Thermospannungs-
mefigerit) erweitert. Mit dem Infusomaten
konnte Wasser, das zuvor auf Raumtempe-

Abb. 22. Experimenteller Aufbau bei der Messung
mit gekithltem Applikator
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ratur gebracht wurde mit einer Durchflufirate von 33 ml/min durch das Applikatorsystem
beférdert werden. Im radialen Abstand von 8 mm zum Applikator wurde mit dem Ther-
mistor zusdtzlich die Temperaturentwicklung kontrolliert. Ansonsten wurde mit dem Ge-

webe (Muskel) wie im vorigen Abschnitt beschrieben verfahren.

Bei einer festen Bestrahlungzeit von 10 min wurde die Laserleistung allm&hlich erhéht.
Daraufthin wurden gezielt einige Messungen bei bestimmten Leistungswerten ohne Zirku-
lation der Kiihlfliissigkeit wiederholt. Schliefllich wurde eine Vergleichsmessung mit dem
Standardapplikator der Firma SHARPLAN durchgefiihrt. In den Abbildungen 23a und 23b
sind die resultierenden Koagulationsnekrosen bei einer Bestrahlung mit und ohne Kiithlung
zu sehen. Die Schidigungszone ist entsprechend den Applikatorabmessungen (Durchmes-
ser 4 mm, Linge des Streukdrpers 12 mm) beinahe zu einer Kreisfliche entartet. Die
Kiihlung bewirkt bei nicht zu hohen Leistungen eine geringfiigige Eindellung der Lision

(Pfeil) und insgesamt bei gleichen Leistungen eine kleinere Schidigungszone.

Abb. 23. Koagulationszonen in Muskelgewebe (Schwein) mit gekiihltem Applikator: (a) bei einer Lei-
stung von 13 W und ohne Zirkulation der Kiihlfliissigkeit; (b) bei einer Leistung von 15 W und mit Zirku-
lation. Der Pfeil markiert die Stelle, an dem durch das Auftreffen der Kiihlfliissigkeit auf den Applikator-
Streukorper eine kleine Einbuchtung der Liasion entstanden ist. Die Bestrahlungsdauer betrug in beiden
Féllen 10 min.

Fiir die Auswertung wurde nicht die mefibare Fliche der Nekrose sondern das abgeschitz-
te Koagulationsvolumen herangezogen: Unter der Voraussetzung, dafi das Gewebe sehr ho-
mogen ist (trifft fiir das hier verwendete Muskelfleisch zu) und mit Beriicksichtigung der
Applikatorgeometrie kann eine isotrope Lichtausbreitung im Gewebe angenommen wer-
den. Die Nekrose sollte folglich die Gestalt eines rotationssymetrischen Ellipsoids haben,
wobei zwei Hauptachsen die selbe Linge aufweisen. Eine dieser Achsen (b) ist auch in den
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elliptischen koagulierten Flichen sichtbar (F' ~ a - b), so daf§ sich das Volumen der indu-
zierten Lésion aus V ~ a - b? berechnen 1i8t.
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Abb. 24. Abhangigkeit der durch das gekiihlte Applikatorsystem induzierten Koagulationsvolumina in
Muskelgewebe von der Laserleistung. Zum Vergleich sind bei einer Leistung von 13 W die Schidigungzo-
ne ohne Kithlung und diejenige des konventionellen Standardapplikators (SHARPLAN) eingezeichnet. Das
Auftreten einer mehr oder minder starken Karbonisation ist durch die Schraffur gekennzeichnet. Alle Ex-
perimente erfolgten mit einer Expositionsdauer von 10 min.

Die Ergebnisse sind in Abb. 24 dargestellt. Bei einer Leistung von 15 W trat auch trotz
Kiihlung eine leichte Karbonisation des am Applikator anliegenden Gewebes auf (vgl. Abb.
23b). Diese war bei der Einkoppelung einer noch héheren Leistung (20 W) sehr stark aus-
geprigt. Der Vergleich bei einer Laserleistung von 13 W zeigt, dafi die im Gewebe ent-
stehende Wirme teilweise mit Hilfe der Kiihlfliissigkeit wieder abgefiihrt werden kann.
Das entsprechende Koagulationsvolumen ist ndmlich bei Ausschalten der Kiihlung deut-
lich gréfier. Mit dem Standardapplikator 188t sich zwar eine gleich grofie Schidigungszo-
ne wie bei der mit Kiihlung induzierten Lision erzeugen, allerdings treten bei diesen Be-
strahlungsparametern dann schon sehr starke Karbonisationseffekte auf. Wie bereits oben
erwidhnt ist der Durchmesser des Oberflichenstreuers allerdings deutlich kleiner. Der Ver-
gleich der Nekrosegrofien bei 13 W (ohne Kiihlung) und bei 15 W (mit Kiihlung) macht
schliefllich deutlich, dafl das angestrebte Ziel der Effektivititssteigerung mit dem gekiihl-
ten Quarzgutapplikator nicht erreicht werden konnte: Zwar erlaubt die Kiihlung das Fin-
koppeln einer htheren Leistung, ohne die Faserspitze zu zerstéren und zunichst auch oh-
ne eine Verbrennung des Gewebes zu induzieren. Setzt die Karbonisation dann aber trotz
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Kiihlung ein, so ist das resultierende Koagulationsvolumen nicht grofier als im Fall ohne
Applikatorkiithlung bei geringerer Leistung.

4.5 Diskussion

Die hier vorgestellten Volumenstreuer aus Quarzgut ermdglichen eine sehr gleichmé&fi-
ge Lichtemission und damit gegeniiber den handelsiiblichen Oberflichenstreuern mit ver-
gleichbaren Abmessungen eine Verringerung der Leistungsdichte an der Applikatorober-
fliche. Gleichzeitig weisen sie auch eine innere Lichtabsorption auf, so dafl die erhoffte
Wirkung, ndmlich die signifikante Steigerung der Effizienz ausblieb. Die Stérke der Ab-
sorption ist jedoch von der Materialbearbeitung bei der Herstellung der Streuapplikatoren
abhingig. Moéglicherweise bewirkt eine gezielte weitere Erhitzung von Quarzgut eine noch
stdrkere Reduzierung der Gasbldschen. Dadurch wiirde auch die Anzahl der Mehrfach-
reflexionen reduziert und die Wahrscheinlichkeit der Lichtabsorption vermindert werden,
was insgesamt eine hohere Transmission des Streukodrpers zur Folge hdtte. Die Lésions-
gréfien waren in den Gewebestudien vergleichbar mit denjenigen, die mit konventionellen
Applikatoren induziert wurden. Ein wesentlicher Vorteil bei der Verwendung von Quarz-
gut ist die einfache und preiswerte Verarbeitung. Die aufwendige Bearbeitung des Licht-
leiters durch Atzen des licht-reflektierenden Fasermantels bleibt aus. Die Applikatoren lie-
ferten in allen Experimenten reproduzierbare Ergebnisse und sind somit fiir die LITT in
idealer Weise geeignet.

Werden die Abmessungen des Streukérpers wie bei der Konstruktion des gekiihlten Appli-
kators vergréflert, kann neben einer zusétzlichen Verbesserung der Streueigenschaften die
aktive Fléche ausgedehnt werden. Die damit einhergehende Verringerung der Energiefluf3-
dichte erlaubt die Einkoppelung von héheren Laserleistungen und infolgedessen das An-
wachsen der Schddigungszone. Allein der stdrkere Durchmesser des Applikators bewirkt
also eine Vergréflerung des Koagulationsvolumens. Insofern 148t sich hierbei von einer Ef-
fektivitdtssteigerung sprechen. Die Konzeption der internen Kiihlung brachte hingegen kei-
nen weiteren Vorteil beziiglich der Verbesserung der Effizienz. Das Prinzip der externen
Kiihlung von Standardapplikatoren, das bereits in klinischen Anwendungen der LITT ein-
gesetzt wird, wire auch auf die Quarzgutapplikatoren anwendbar. Der Streukérper soll-
te dann von der Kiihlfliissigkeit ganz umspiilt werden, so daf ein effektiverer Abtransport
der unmittelbar an der Applikatoroberfliche entstehenden Wirme zu erwarten ist. Letzt-
endlich wird die Steigerung der Effizienz und die Vergréfierung der Koagulationsvolumina
besser durch die gleichzeitige Anwendung von mehreren Fasern erzielt werden (siehe Kap.
6). Die Verwendung von Quarzgut-Volumenstreuern als LITT-Applikatoren ist dennoch
aufgrund der genannten Vorteile als echte Alternative zu den bisher verfiigharen Stan-
dardapplikatoren anzusehen.
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5 Therapiekontrolle

Ohne eine zuverldssige Kontrolle der Thermotherapie ist die Anpassung an vorgegebe-
ne Planungszielvolumina nicht mdglich. Die Therapieeinheit mufl deshalb ein geeigne-
tes Verfahren beinhalten, das eine dreidimensionale, nicht-invasive Temperaturiiberwa-
chung mit hoher Ortsauflésung zuladfit. Da die am Deutschen Krebsforschungszentrum ent-
wickelte Magnet-Resonanz-Thermometrie zusétzlich ein quantitatives Monitoring in Echt-
zeit ermoglicht, wurde eine Studie durchgefiihrt, in der die Verwendbarkeit dieser Me-
thode in der LITT untersucht wurde. Das Verfahren basiert auf der Bestimmung der so-
genannten Tj-Relaxationszeit mit Hilfe einer speziellen Bildgebungstechnik (Saturation-
Recovery-TurboFLASH - Sequenz). Eine herkdmmliche Temperaturbestimmung auf Ba-
sis der longitudinalen Relaxationszeit T7 bend&tigt eine Zeitauflosung im Bereich mehrerer
Minuten. Damit wird die Erfassung dynamischer Temperaturprozesse, wie sie vor allem
bei Laseranwendungen auftreten, unmdoglich. Deshalb wurde ein neuer Ansatz entwickelt,
der eine Zeitauflésung im Sekundenbereich gew&hrleistet. Insgesamt ist die Zeitauflosung
des Verfahrens im wesentlichen durch die Mefidauer eines Einzelbildes bestimmt. Bei einer
Akquisition betrdgt die gesamte Mefizeit pro SRTF-Aufnahme ca. 3 s. Die ausgezeichne-
te Zeitauflssung des vorgestellten Ansatzes beruht darauf, dafl wihrend der Therapie kei-
ne aufwendigen Tj-Messungen vorgenommen werden miissen. Die Bestimmung der dafiir
notwendigen gewebespezifischen Kalibrationskurven erfolgt in separaten Messungen. Die
MeBreihen zur LITT unter Anwendung dieses Verfahren ergaben eine sehr gute Uberein-
stimmung der MR-Werte mit dem makroskopischen Gewebedefekt und den Referenztem-
peraturen, die wihrend des Monitorings mit einem mehrkanaligen faser-optischen Thermo-
meter bestimmt wurden. Daraufthin wurde das Verfahren fiir die Multifaser-Applikationen,
die in Kapitel 6 vorgestellt werden, eingesetzt.

5.1 Prinzip der MR-Thermometrie

Da eine ausfiihrliche Beschreibung der MR-Thermometrie den Rahmen dieser Dissertati-
on in Hinblick auf Thema und Umfang sprengen wiirde, sollen hier nur die Grundziige des
Verfahrens wiedergegeben werden. Ausfiihrliche Darstellungen kénnen in den Dissertatio-
nen von C. Bohris und B. Stepanow gefunden werden [Stp95, Boh99a].
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5.1.1 Die Magnet-Resonanz-Tomographie

Die Magnet-Resonanz-Tomographie ist eines der wichtigsten bildgebenden Verfahren der
klinischen Diagnostik. Die MRT beruht auf dem Phdnomen des EFigendrehimpulses der
Atomkerne (Kernspin). Zur Durchfiihrung des MR-Experiments wird die zu untersuchen-
de Probe (respektive der Patient) in ein sehr starkes, statisches Feld eines Permanent-
magneten gebracht (typischer Weise ca. 1 Tesla). Dies fiihrt zu einer mefibaren Magne-
tisierung durch Ausrichtung der magnetischen Momente der Kerne. Uber ein HF-Sende-
Empfangssystem wird dem Grundfeld kurzzeitig ein elektromagnetisches Hochfrequenz-
feld {iberlagert, das fiir eine Umorientierung der magnetischen Momente in der Probe
sorgt. Je nach Pulsdauer des HF-Feldes wird die Magnetisierung der Probe unterschied-
lich stark beeintréchtigt — mit 90°, 180° oder Kleinwinkelanregung werden unterschiedlich
lange Finwirkzeiten des HF-Feldes bezeichnet. Das Ausdriicken der Zeiten durch Winkel
beruht darauf, daf§ durch das Grundmagnetfeld eine Richtung fiir den Gleichgewichtszu-
stand ausgezeichnet ist. In der semiklassischen Beschreibung wirkt das HF-Feld so lange,
daf} die in dieser Richtung (,z-Richtung®) zu Anfang vorhandene (longitudinale) Magne-
tisierung um einen bestimmten Winkel ,umgeklappt® wird, bei einem 90° Puls also bei-
spielsweise in die Transversalebene (Quer- oder transversale Magnetisierung).

Die Frequenz des HF-Feldes wird im Normalfall auf die Resonanzfrequenz (Larmorfre-
quenz) von Protonen abgestimmt, da diese im menschlichen Kérper sehr hdufig auftreten.
Nach Beendigung dieser Anregung induziert die Magnetisierung ihrerseits eine schwache
Wechselspannung in der Empfangsspule, die i.a. mit der Sendespule identisch ist. Das ge-
messene Signal oszilliert mit der Resonanzfrequenz der angeregten Kerne und weist ein
charakteristisches Abklingverhalten auf.

Entscheidend fiir die Gewebedifferenzierung ist die Tatsache, dafi die Kernspins unterein-
ander und mit ihrer Umgebung wechselwirken. Nach einer HF-Anregung geht das Spin-
system wieder in den thermischen Gleichgewichtszustand iiber. Diese Relaxationsprozesse
lassen sich durch die Bloch “schen Gleichungen beschreiben. Die darin auftretenden Zeit-
konstanten 77 und T, charakterisieren den Wiederaufbau und den Zerfall der longitudi-
nalen bzw. der transversalen Magnetisierung der Probe. Die starke Gewebeabhingigkeit
der Relaxationszeiten erkldrt den ausgezeichneten Gewebekontrast der MR-Bilder, auch
fiir den Fall daf§ sich die Protonendichten der abgebildeten Gewebe nur geringfiigig unter-
scheiden.

Um Schnittbilder einer Probe zu rekonstruieren, wird ein ortsaufgeldstes Meflsignal
bendtigt. Dies gelingt dadurch, da man dem homogenen Grundfeld entsprechend den
Raumdimensionen drei magnetische Gradientenfelder {iberlagert. Diese dienen der selekti-
ven Anregung der Kernspins in einer ausgewihlten Schicht des Meflobjekts (z-Koordinate)
und der Ortskodierung innerhalb dieser Schicht (x-y-Koordinaten). Aus den Mefidaten
kénnen dann durch 2D- oder 3D-Fourier-Methoden die MR-Bilder gewonnen werden.

In einem gepulsten MR-Experiment kann aus technischer Sicht immer nur das HF-Signal

gemessen werden, das in der Empfangsspule induziert wird. Die verschiedenen Experimen-
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te unterscheiden sich jedoch in der Art und Weise, wie das Spinsystem vor der Datenak-
quisition durch eine Folge von HF-Impulsen angeregt und pripariert wird. Eine definierte
Abfolge von HF-Impulsen wird als Impulssequenz bezeichnet: ,,Spin-Echo-Sequenz “ (SE),
»Inversion-Recovery-Sequenz“ (IR).

In den vergangenen Jahren wurde eine Vielzahl von Bildgebungssequenzen mit dem Ziel
entwickelt, die Gewebedifferenzierung bei speziellen klinischen Fragestellungen zu opti-
mieren und die MeBzeit zu verkiirzen. Zu diesen gehéren auch die FLASH (Fast Low
Angle Shot) und die TurboFLASH-Sequenz, die auf dem Prinzip der Kleinwinkelanre-
gung beruhen. Hierbei wird die Aufnahmezeit durch die Reduktion der Sequenzwiederhol-
zeit verkiirzt. Typisch fiir diese Sequenzen ist die Ausbildung eines dynamischen Gleichge-
wichtszustandes nach einigen Sequenzdurchgingen (Steady-State-Langsmagnetisierung).
Bei der Saturation Recovery TurboFLASH - Sequenz (SRTF) wird das Spinsystem vor der
FLASH-Datenauslese durch Einstrahlen weiterer HF-Pulse geeignet prépariert. Danach
folgt ein variables Zeitintervall Trgc (,,Recovery-Time®), in der sich die Langsmagnetisie-
rung wieder aufbauen kann. Mit diesem Verfahren ist es méglich, bei sehr kurzen Repetiti-
onszeiten Tj-gewichtete Bilder mit ausreichendem Signal-Rausch-Verhdltnis zu generieren.

5.1.2 Methode der Temperaturmessung

In dem hier benutzten Verfahren wurde die SRTF-Sequenz zur Thermometrie verwendet.
Die Methode beruht auf der Temperaturabhéngigkeit der T7-Zeit und der Gleichgewichts-
magnetisierung. Aufler dem hier vorgestellten T7-Verfahren lassen sich noch weitere physi-
kalische Parameter fiir die Temperaturmessung ausnutzen, so z.B. die Protonenresonanz-
frequenz (PRF) und die Diffusionskonstante. Fiir die Signalamplitude der SRTF-Sequenz
ergibt sich bei der Ausgangstemperatur &g unter der Annahme einer hinreichend grofien
Magnetisierung zu Beginn der FLASH-Auslese [Boh99b]:

S(B0) = Seo(Op) |1 — e~ TrEC/TIO) | (40)

Im Term S..(6p) ist die Gleichgewichtsmagnetisierung enthalten, die nach dem Cu-
rie schen Gesetz umgekehrt proportional zur Temperatur ist!®. Somit gilt fiir eine Tem-
peraturerh6hung AG:

Seo(@g + AO) = 2270 (41)

Nimmt man eine lineare Beziehung zwischen der T3-Zeit und der Temperatur @ an

1% Der Index oo soll ausdriicken, daf nach hinreichend langer Zeit die Lingsmagnetisierung wieder ihren

Ausgangszustand erreicht hat — Gleichgewichtszustand
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T (@0 + A@) =1 (@0) + mAO (42)

dann ergibt sich fiir die Signalstérke:

1 —exp (— Tric )
| T1(O0) + mAO
560+ £6) = 5..(60) - — g5 1 OT)RECm (43)
1+ 2% 1 —exp —
to  eo(-nisg)

Die Recovery-Zeit Trpc wird fiir die individuellen Gewebetypen so gewihlt, dafl die Tem-
peratursensitivitit maximiert wird.

T1(Bg) und m = dTy/dO sind gewebeabhingige Parameter, die anhand von Kalibrations-
messungen bestimmt werden miissen.

Gemessen wird die Signalintensitdt wéhrend (5(@¢ + AO)) und diejenige vor der
Erwdrmung (S(0g), Referenzbild). Hiermit 148t sich die Temperaturerhhung AO aus
Gleichung (43) mit iterativen Algorithmen berechnen. Da dies aber sehr zeitaufwendig ist,
wurde von [Stp95] vorgeschlagen, die Gleichung durch ein Taylorpolynom 1. Ordnung zu
ndhern. Fiir die Temperaturerhbhungen, die bei der LITT auftreten sind jedoch die Ab-
weichungen dieser Approximation von der iterativen Ldsung nicht zu vernachldssigen. Auf
der anderen Seite sollte in der klinischen Anwendung die Temperaturverteilung moglichst
online iiberwacht werden, und somit miissen die Mefidaten unmittelbar nach ihrer Ak-
quisition zu Verfiigung stehen. Deswegen wurde von [Boh99a] das Temperatur-Uberwa-
chungsprogramm CELSIUS entwickelt, das eine schnelle Berechnung der Temperaturkar-
ten anhand einer aus Gleichung (43) zuvor erstellten Temperaturtabelle erméglicht. Die
Rechenzeit pro Temperaturkarte betridgt 1 s bei einer Genauigkeit von 0.5°C, der Kopier-
vorgang der MRT-Bilder von dem Bilddatenspeicher des MR-Gerits auf den PC bendtigt
ebenfalls etwa eine Sekunde. Da die Akquisitionzeit der Bilder etwa 3 s betrigt, kann die

Temperaturkontrolle nahezu in Echtzeit erfolgen.

Erst durch die Bestimmung der Regressionskoeffizienten der Gleichung (42) ist eine Tem-
peraturquantifizierung moglich. Dazu miissen bei jedem Gewebetyp eine Reihe von SRTF-
Bilder mit unterschiedlichem Trgc aufgenommen und die gemessenen Signalwerte mit ei-
ner Gleichung der Form (40) gefittet werden (20-24 Werte). Uber die Fitparameter 148t
sich so der Mittelwert von 77 bestimmen . Wird das Experiment bei verschiedenen Tem-
peraturen (10-40°C) durchgefiihrt, so erhélt man 73 als Funktion der Temperatur © und
mit der Bedingung der Linearitidt die Werte T4 (6g) und m. Die Kalibrierung erfolgte mit
einem faser-optischen Thermometer (s.u.), da eine wechselseitige Beeinflussung des Ther-
mometers mit den Feldern des MR-Geridtes vermieden werden mufite.

Die Kalibrationsmessungen bestétigen den linearen Zusammenhang der Gleichung (42),
allerdings ist die Temperaturabhingigkeit in Lebergebe sehr schwach. Uberdies liefern Ex-
perimente an menschlichen Probanden sehr stark abweichende Werte, so daf die Blutper-

fusion in der in vivo - Situation nicht vernachldssigt werden darf. Aufgrund des hohen
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Zeitaufwands der Kalibrierung wurden fiir die Auswertung der MR-Thermometrie Erfah-
rungswerte fiir die Steigung m benutzt, so dafl vor der eigentlichen Messung nur noch
die Bestimmung der Ty Zeit bei der Ausgangstemperatur notwendig war. Die bei diesem
Verfahren entstehenden maximalen moglichen Temperaturabweichungen werden ausfiihr-
lich in [Boh99a] diskutiert, die faser-optischen Kontrollmessungen wihrend der LITT-
Experimente rechtfertigen aber diese Vorgehensweise.

5.2 Experimenteller Aufbau

In erster Linie sollte mit der im folgenden beschriebenen Gewebestudie die Ge-
nauigkeit des MR-Verfahrens beziiglich Orts- und Zeitauflosung gepriift werden.
Insbesondere im Hinblick auf die bei der LITT entstehenden hohen Temperatu-
ren und den damit verbundenen irreversiblen Gewebeverdnderungen mufite unter-
sucht werden, ob die oben diskutierten Annahmen der zugrundeliegenden Theo-
rie auch fiir diesen Temperaturbereich gelten. Infolgedessen wurden alle MR-
Experimente mit Hilfe von (invasiven) faser-optischen Temperatursonden validiert.
Mit dem verwendeten Temperaturmefgerdt (Luxtron 755, PoLyTEC) kénnen bis zu
vier Temperaturen gleichzeitig mit ei-
ner Genauigkeit von +0.5°C und ei-
ner rdumlichen Auflésung von etwa
1 mm gemessen werden. Die an den
distalen Faserenden lokalisierten Sen-
soren werden hierbei {iber die Faser
mit UV-Licht einer Xe-Lampe ange-
regt. Daraufhin sendet das Sensorma-
terial ein Fluoreszenzsignal mit tempe-
raturabhingiger Zerfallskonstante aus,
das ebenfalls iiber den Lichtleiter
zuriick zur Detektionseinheit {ibertra-
gen wird. Abb. 25 zeigt die Sensoren
im Vergleich zum LITT-Applikator.

Es wurde eine Reihe von 10 Ex-
perimenten an Muskelgewebe und 6
Experimenten an Lebergewebe des
Hausschweins (schlachtfrisch) durch-
gefiihrt. Die Auswahl der Gewebe-
typen orientierte sich an den der- 54,

25. Faser-optische Temperatursensoren im Ver-
zeitigen Indikationen der LITT (Z-B- gleich zum DorNIER LITT-Applikator. Nur im schwarzen

Behandlung von Gebdrmutterleiomyo- Bereich am distalen Ende der Fasern wird die Temperatur

men oder Lebermetastasen). Um die 8Messet:

Messungen besser standardisieren zu kénnen, wurde in dieser Studie auf konventionelle
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Applikatoren der Firma DORNIER MEDIZINTECHNIK zuriickgegriffen (siche Abb. 25). Die
Gewebeproben wurden in einer Plexiglashalterung fixiert, die an ihrer Oberseite durch ei-
ne 1 cm dicke Platte abgeschlossen wird. Durch Bohrungen in diese Platte war es moglich,
sdmtliche Fasern zueinander parallel und in definierten Abstinden in das Gewebe einzu-
stechen. Um eine Stérung der Messung zu vermeiden, wurde der Nd:YAG-Laser aufler-
halb der MR-Kabine plaziert. Abb. 26 zeigt den Aufbau der Halterung mit einer Gewebe-
probe. Die Experimente wurden an Ganzkérpertomographen der Firma SiEMENS durch-
gefiihrt (Magnetom SP4000 und Vision).

Applikator

Abb. 26. Fixierungsvorrichtung fiir die Gewebeproben bei den MR-iiberwachten LITT-Experimenten.

Die Halterung ermdglichte das parallele Einstechen der Fasern in wohldefinierten Abstanden.

Die Positionierung der Fasern wurde mit Spin-Echo-Sequenzen kontrolliert, wobei die
faser-optischen Sonden in axialer Richtung so plaziert wurden, dafl sich die Sensoren ge-
nau in der senkrecht zum Applikator liegenden Aquatorialebene befanden. Die Laserlei-
stungen lagen bei Muskelgewebe im Bereich von 8 - 15 W, die Bestrahlungszeiten zwi-
schen 4 - 7 min. Aufgrund des hoheren Absorptionskoeffizienten bei Leber wurde die Lei-
stung hier auf 4 - 5 W reduziert. Die MR-Bilder wurden immer senkrecht zu den Fasern
aufgenommen. Nur in einem Fall, der in Abb. 28 dargestellt ist, lagen die Fasern in der
MR-Schicht. Der gesamte gemessene Datensatz ist durch 3 bis 4 aneinander angrenzende
MR-Schichten gegeben. Die Auflsung in dieser Dimension (z-Richtung) ist durch die ein-
gestellte Schichtdicke (5 - 7 mm) gegeben, die Auflésung in der Schicht (x-y-Dimension)
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wird bestimmt durch die Grofe des ebenfalls variierbaren Gesichtsfeldes (FOV: 180x 180
mm? - 200x200 mm?), und befindet sich im mm-Bereich. Vor der Temperaturmessung
wurde die Tj-Zeit bei der Ausgangstemperatur bestimmt (Referenzbild), wéhrend der Be-

strahlung betrug die Zeitspanne zwischen den einzelnen Bilddatensdtzen etwa 12 - 20 s.

Die Validierung der MR-Mefiwerte erfolgte in kleinen Bereichen (,regions of interest“,
ROI) der aufgenommenen Bilder, die in unmittelbarer Ndhe der Temperatursonden lagen
(8-12 Pixel). Um die statistischen Schwankungen der Messung zu erfassen, wurde auch ei-
ne ROI ausgewertet, die im Bereich relativ konstanter Temperatur lag. Die Schwankun-
gen sind ein Maf fiir die Temperaturauflosung der MR-Messung.

5.3 Ergebnisse

Abbildung 27 zeigt anhand der MR-Bilder qualitativ den Verlauf der Temperaturentwick-
lung wéhrend einer LITT-Behandlung von Muskelgewebe. Deutlich ist eine Signalreduk-
tion um den Applikator (A) herum zu erkennen, die von der Erwdrmung des Gewebes
herrithrt. Nach der Bestrahlung ist das Abkiihlen als Aufhellung im MR-Bild sichtbar. In
Abb. 28 ist die Schichtfithrung derart, daBl Applikator und zwei Sonden parallel in der
Schicht liegen. Die Zone des Signalabfalls ist aufgrund der Applikatorgeometrie elliptisch.
Mit Hilfe der Referenzbilder und der Kalibrierung kénnen die Grauwerte Temperaturen

zugeordnet werden, wie der Isothermenplot in Abb. 28d zeigt.

Der Vergleich mit den faser-optischen Messungen ist in Abb. 29 fiir Muskelgewebe und in
Abb. 30 fiir Lebergewebe gezeigt. Bei Muskelgewebe ist nach Ausschalten des Lasers ei-
ne ausgezeichnete Ubereinstimmung der beiden Methoden zu erkennen. Wihrend der Be-
strahlung liegen die faser-optischen Meflwerte durchschnittlich 5°C {iber den korrespon-
dierenden MR-Werten. Dieser Effekt ist mit der intrinsischen Lichtabsorption der Sonden
zu erkldren (vgl. Kap. 3.3, S. 26): Da deren Absorptionskoeffizient deutlich héher ist als
der des umliegenden Gewebes, erwidrmen sich die Thermometer dementsprechend auch
starker verglichen mit der Umgebung. Aufgrund der geringen Wirmekapazitit verschwin-
det dieses Phdnomen auch sofort mit dem Ausschalten des Lasers. Der statistische Feh-
ler betrug hier etwa 1,5°C. Bei der Messung in Leber sind die starken Schwankungen der
MR-Werte im Vergleich zu Muskelgewebe auffallend. Das gréfiere Bildrauschen ist auf die
schwichere Temperaturabhingigkeit der T-Zeit zuriickzufiithren. Dementsprechend ist die
Temperaturauflosung in diesem Fall nur 3.3°C.

Durch die Temperaturquantifizierung kénnen aus den MR-Bildern farbkodierte Tempe-
raturprofile berechnet und dem Referenzbild iiberlagert werden. Abbildung 31 zeigt die
Wirmeentwicklung fiir eine Schicht bei einer Laserbestrahlung von Muskelgewebe. Die-
se Darstellung kann online wihrend der Therapie auf dem PC generiert werden und
ermoglicht so eine sehr viel schnellere Beurteilung der induzierten Léision.
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Abb. 27. SRTF-
Aufnahmen wéahrend ei-
ner  LITT-Behandlung
von Muskelgewebe: (a)
vor Laserbehandlung
(Referenzbild), (b) 2 min
nach Anschalten des La-
sers, (¢) 25 sec und (d)
2 min nach Abschalten
des Lasers. Der Applika-
tor und die Temperatur-
sonden liegen senkrecht
zur MR-Schicht und sind
als schwarze Punkte ab-
gebildet. Die Erwarmung
ist auf den MRT-Bildern
als Signalreduktion zu
erkennen, nach der Be-
handlung hellt sich das
Bild wieder auf.

5.4 Diskussion

Die vorgestellte Thermometrie-Methode erméglicht eine dreidimensionale und nicht-
invasive Temperaturmessung wihrend der Laserbestrahlung. In den in vitro - Experimen-
ten konnte gezeigt werden, dafl eine gewebeabhingige Temperaturbestimmung mit einer
Genauigkeit von 1-3°C, einer zeitlichen Auflésung von einigen Sekunden und mit einer
rdumlichen Auflésung im mm-Bereich méglich ist. Obwohl die bei der LITT {iblichen ho-
hen Temperaturen von 60°C und mehr induziert wurden, war eine sehr gute Ubereinstim-
mung der MR-Werte mit den Meflergebnissen der Thermometer festzustellen. Dies ist be-
sonders wichtig, weil die bei diesen Temperaturen erzielten irreversiblen Gewebeverdnde-
rungen sich auch auf die T-Zeit auswirken kénnen, und somit Abweichungen in der Tem-
peraturbestimmung erwarten lassen. Die Ubereinstimmung zeigt dariiberhinaus, daB die
Annahme einer linearen Beziehung zwischen 77 und der Temperatur in einem groflen Be-

reich gerechtfertigt ist.

Die etwas schlechtere réumliche Auflésung in der Richtung senkrecht zu den MR-Schichten
bringt fiir die Temperaturkarten in der Mitte des Applikators ebenfalls keine Probleme
mit sich. Allerdings sind in den Schichten an den Applikatorenden Abweichungen durch
die Mittelung {iber die gesamte Schichtdicke zu erwarten, da es sich hierbei um Gebie-
te mit starkem Temperaturgradienten handelt. Die Schichtdicken kénnen aber ohne wei-
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Abb. 28. MR-Bilder ei-
ner LITT-Behandlung
von Muskelgewebe: (a)
Schichtfiihrung, (b) 1.5
min und (¢) 9 min nach La-
serapplikation. In (d) sind
zusétzlich die Isothermen
der  Temperaturerhthung
A® von 10, 20, 30, 40, 50,
60 °C aus (c) eingezeich-
net. Die Ausgangstempera-
tur betrug 20 °C.
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Abb. 29. Vergleich der faser-optischen Temperaturmessung mit den korrespondieren MR-Werten in Mus-
kelgewebe. Die Temperatursonden lagen in einem radialen Abstand von 5 mm (# 2) und von 7,5 mm (#
3) zum Laserapplikator. Die Bestrahlungsleistung betrug 9 W, die Bestrahlungszeit 6,4 min und die An-
fangstemperatur 20°C.

teres diinner gewdhlt und auch iiberlappend angeordnet werden, wenn eine noch bessere
Auflésung angestrebt wird.

Die Genauigkeit der MR-Thermometrie ist vom behandelten Gewebetyp abhéngig. Au-
er den bei der Laserbestrahlung untersuchten Gewebearten wurde das Verfahren bei der
Erwdrmung von Fett- und Driisengewebe angewendet [Boh99a]. Doch selbst im Fall des
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Abb. 30. Vergleich der faser-optischen Temperaturmessung mit den korrespondieren MR-Werten in Le-
bergewebe. Die Temperatursonden lagen in einem radialen Abstand von 5 mm (# 1) und von 7,5 mm
(# 2) zum Laserapplikator. Die Bestrahlungsleistung betrug 4 W, die Bestrahlungszeit 12 min und die An-
fangstemperatur 20°C.

Lebergewebes, bei dem die Mefiwerte einem starken Rauschen unterliegen, kann die Tem-
peraturgenauigkeit unter gewissen Umstédnden in der LITT noch akzeptabel sein. Stérend
wirken sich allerdings Gewebeinhomogenititen sowie gréfiere Blutgefdfie aus, letztere ins-
besondere dadurch, da§ bei der Erhitzung durch thermische Effekte (z.B. Vaporisation)
frei werdende Gewebefliissigkeit eindringen kann. Dies fiihrt zu einer starken Artefaktbil-
dung aufgrund eines unterschiedlichen Relaxationsverhaltens der 7T;-Zeit.

Auch wenn keine Tierexperimente mit LITT durchgefiihrt werden konnten, soll hier kurz
die Moglichkeit der Ubertragung der Ergebnisse auf den lebenden Organismus diskutiert
werden. Den Kalibrations-Mefidaten des Lebergewebes ist zu entnehmen, dafl der Blutan-
teil und die Blutperfusion einen sehr starken Einflufi auf die T}-Zeit haben, so daf diese
Werte sicherlich nicht fiir die in vivo - Situation herangezogen werden diirfen. Hingegen
lassen die Ergebnisse im Falle von Muskelgewebe den SchluB zu, daf eine Ubertragung
moglich ist. Im realen Fall wird das Gewebe jedoch nicht unbedingt so homogen vorliegen,
wie es bei den hier untersuchten Proben der Fall war. Liegen mehrere Kompartimente im
tiberwachten Zielvolumen vor, miifite dieses segmentiert und in den jeweiligen Gebieten
die unterschiedlichen Ti-Zeiten verwendet werden. Beim klinischen Einsatz einer quanti-
tativen MR-Thermometrie wird die Zuverlissigkeit von dem Gewebetyp und der Vasku-
larisation abhingen. Uberdies kann das Kalibrationsverfahren der Tj-Zeit am Patienten
nicht durchgefiihrt werden. Insofern miifite man die in vitro - Ergebnisse auf den lebenden
Organismus iibertragen. Der Einfluf von Gewebeverinderungen und Odembildung, die
wihrend der LITT auftreten, mufy ebenfalls noch eingehend untersucht werden. Schliefilich
spielt die Lokalisation des Tumors im Korper eine wichtige Rolle, da in gewissen Kérper-
bereichen die MR-Methode durch Bewegungsartefakte der Atmung erschwert wird.
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Temperaturverteilung waéhrend LITT:

0°C 15°C 30°C 45°C

—_—

4 min 5.min 8cm

Temperaturverteilung nach LITT:

F

Abb. 31. Zeitliche Temperaturentwicklung wihrend einer LITT-Behandlung von Muskelgewebe (9 W,
6,4 min). Die relative Temperaturerhéhung zur Ausgangstemperatur von 20°C ist in farbkodierter Dar-
stellung dem MR-Referenzbild tiberlagert.

Sollte eine quantitative MR-Thermometrie wegen Kalibrationsproblemen, einem gewebe-
bedingten unzureichenden Signal-Rausch-Verhidltnis oder aufgrund von Bewegungsarte-
fakten durch Atmung nicht méglich sein, 148t sich die dargestellte Methode immer noch
zur qualitativen Therapiekontrolle verwenden. Im Vergleich mit anderen MR-Verfahren
zeichnet sie sich aus durch eine weniger starke Anfilligkeit gegeniiber Atmungsartefakten
bei gleichzeitig hoher Zeitaufldsung und durch ihre Anwendbarkeit bei fetthaltigen Ge-
webetypen. Wihrend die hervorragende Zeitauflosung fiir LITT-Anwendungen nicht von
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entscheidendem Vorteil ist, wird in Zukunft die Bedeutung der Temperaturquantifizierung
immer mehr zunehmen — insbesondere im Hinblick auf die Anpassung des Temperatur-

profils an die Tumorgeometrie.
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6 Multifaser-Applikationen

Bisherige LITT-Anwendungen waren vorwiegend auf die Applikation einer einzigen Licht-
faser beschrinkt. Hiermit lassen sich allerdings nur rotationssymmetrische Koagulations-
volumina mit ellipsoidaler Form realisieren. In den meisten Fillen hat aber das Zielvolu-
men eine wesentlich kompliziertere geometrische Struktur. Hier erscheint es sinnvoll, entwe-
der mehrere Behandlungen nacheinander mit einer Lichtfaser oder aber parallel mit meh-
reren Lichtfasern durchzufiihren. Fiir den parallelen Einsatz mehrerer Lichtfasern spricht,
daf} hierbei die gesamte applizierte Laserenergie minimiert werden kann, wie eine einfache
Uberlegung zeigt (die Temperaturerhhungen von benachbarten Lichtfasern iiberlagern
sich konstruktiv). Im Rahmen dieses Projektes wurde ein Multifaser-System entwickelt, das
mit Hilfe von Strahlteilern die Einkoppelung von Laserlicht durch bis zu vier LITT-Fasern
ermoglicht. Dies soll die parallele Applikation der Laserenergie wihrend einer Therapiesit-
zung erlauben. Auf diese Weise ist es nicht nur méglich, die Effizienz der Methode zu stei-
gern, sondern durch entsprechende Positionierung der Applikatoren auch die individuelle
Anpassung des behandelten Tumorvolumens an das Planungszielvolumen erreicht werden.

6.1 Aufbau eines Multifaser-Systems

Das Grundprinzip der Multifaser-Einheit beruht auf der Aufteilung des aus der ,,Einkop-
pelfaser” austretenden Laserstrahls auf bis zu vier LITT-Lichtleiter (,,Auskoppelfasern®).
Hochstes Gebot war bei den hier auftretenden Leistungen (bis 50 W) eine moglichst 100%

Koppelung des Laserlichts, und zwar aus den folgenden Griinden:

e Ein Leistungsverlust bei einer unzureichenden Koppelung duflert sich immer in einer
Erwirmung der Faser selbst oder der Komponenten, die der Faserhalterung dienen.
Dies fithrte in Vorversuchen oft zu einer Zerstérung der Lichtleiter.

e Da die Laserleistung auf vier Kanile aufgeteilt wurde, mufite darauf geachtet werden,
dafl die abgestrahlte Leistung der Applikatoren noch groff genug fiir die Induzierung

einer ausreichenden Koagulationsnekrose war.
Es sei vorweggenommen, daf die Optimierung der Ein-/Auskoppelung aus verschiedenen

Griinden sehr problematisch war. Darum soll hier zundchst kurz auf das Prinzip der Kop-

pelung von Licht in Fasern eingegangen werden.
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6.1.1 Faserkoppelung

Wird ein Laserstrahl ohne transversale Modenstruktur (GauB-Strahl) auf eine Faserend-
fliche fokussiert, dann gilt fiir den Durchmesser des Strahls in der Fokalebene (Abb. 32,
A: Wellenldnge):

wolzf’— . (44)

b= . (45)

Die Verkleinerung der
Strahltaille  fiithrt  al-
so zu einer Vergrofie-
rung des Divergenzwin-
kels. Das heifit aber: Es
reicht nicht aus, durch
eine Linse den Stahl auf
den  Kerndurchmesser

der Faser zu biindeln; es
Abb. 32. Zur Koppelung eines idealen Laserstrahls (GauB-Strahl) in ei-

ist auch zu priifen, ob
ne Lichtfaser

die dadurch vergréflerte
Divergenz nicht den Akzeptanzwinkel der Faser {iberstrahlt. Da das gefiihrte Feld in der
Faser den gleichen Durchmesser wie der Kern haben sollte, mufy die Brennweite der Op-
tik entsprechend gewidhlt werden. Die Fokussieroptik des Laseradapters war auf eine Fa-
serdicke von 600 wm optimiert (Standardabmessung der LITT-Lichtleiter). Die Einkop-
pelung des Laserstrahls in die Einkoppelfaser stellte somit kein Problem dar, allerdings
konnten mit diesem Adapter auch keine diinneren Fasern verwendet werden.

Dadurch wurde aber die
Koppelung der Licht-

leiter in der Multifaser-

Einheit problematisch.
A0 Die Situation ist in Abb.
1 1

Ay,
33 dargestellt. Die strah-
Abb. 33. Lichtkoppelung mit Hilfe von zwei Fasern. Der Faserdurchmes-  |apde Fliache der Einkop-

ser ist im Vergleich zu den Linsen stark vergrofiert dargestellt. pelfaser muB mit Hilfe

des Abbildungssystems so auf die Stirnfliche der Auskoppelfaser abgebildet werden, daf§



6.1 Aufbau eines Multifaser-Systems

die Konvergenz des Lichtbiindels kleiner oder hichstens ebenso grofl wie der Akzeptanzwin-
kel der letzteren ist. Kann aber ein gewisser Anteil der Leistung in den Fasermantel ent-
weichen, fiihrt dies bei Kunststoffmaterialien zu Zerstérung der Faser durch Uberhitzung.

Der Vergleich der Flichen und Divergenzwinkel macht deutlich, daf§ nach einem allgemei-
nen Abbildungsprinzip das Produkt aus Raumwinkel und strahlender Fliche unverdndert

bleibt:

A - O = const. (46)

Das bedeutet aber, dafi die Auskoppelfaser (bei gleicher NA) mindestens den gleichen
Kerndurchmesser haben mufl wie die Einkoppelfaser. Dabei bleibt aber unberiicksichtigt,
daf} die strahlende Fliche aufgrund von Linsenfehlern der Abbildungoptik nicht mehr auf
den selben Durchmesser fokussiert werden kann. In der Praxis hat sich ein Durchmesser-
verhdltnis von 2:1 bewdhrt. Wie jedoch bereits oben erwdhnt, war der Durchmesser der
Einkoppelfaser auf 600 um festgelegt. Ungliicklicherweise sind die industriell hergestell-
ten LITT-Lichtleiter nur in derselben Dicke verfiigbar, so dafi das optimale Durchmesser-
verhiltnis der Faserkerne nicht eingehalten werden konnte. Hierbei sind signifikante Lei-
stungverluste entstanden, die durch Vergleichsexperimente mit einer 1000 pm - Faser auf

etwa 15% abgeschitzt werden konnten.

6.1.2 Optischer Aufbau der Strahlteilereinheit

In Abb. 34 ist der Aufbau der Multifaser-Einheit schematisch dargestellt. Um den Laser-
strahl in vier Fasern einzukoppeln, wurden drei Strahlteiler (BS) eingesetzt, die bei der
Wellenldnge von A = 1064 nm ein Transmissions/Reflexionsverhiltnis von nahezu 50/50
aufweisen. Die Abbildungsoptik bestand aus Plan-Konvex-Linsen (L) mit einer Brennwei-

te von f = 15 mm und einem Durchmesser von 2wy = 10 mm. Die Numerische Apertur

Ui .
out " ! IN
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i

-
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Abb. 34. Strahlteilereinheit zur Faserkoppelung bei LITT (Details siche Text)
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der Linsen betrigt also NA = sin @ & wo/f = 0.33 und ist somit grofer als die der Einkop-
pelfaser (NA = 0.3). Dies war sehr wichtig, um die gesamte Laserleistung durch die Hal-
terungs6ffnungen hindurchtreten zu lassen. Die Einkoppelfaser und die LITT-Lichtleiter
konnten mit Hilfe der selbst entwickelten Steckerverbinder leicht an das System ange-
schraubt werden, bei der Verwendung der DORNIER - Fasern wurden die Faserhalter fiir
die industrieliblichen SMA-Stecker umgebaut. Die Faserpositionierer der Firma NEw-
PORT ermoglichen die x-y-Justierung der Lichtleiter in einem Bereich von 3.2 mm. Die z-
Ausrichtung erfolgte durch geeignete Positionierung der Linsen. Die Filter (F) erlaubten
einerseits die Kompensation von individuellen Applikatorverlusten und den Ausgleich der
Leistungsunterschiede, die durch das unzureichende T/R-Verhiltnis der Strahlteiler ent-
standen. Die Angleichung der Ausgangsleistung der vier Kanile war fiir die spiteren Ge-
webestudien vor allem aus Griinden der Reproduzierbarkeit wichtig. Andererseits sollte
es im Hinblick auf die Induzierung unregelmiBiger Koagulationsnekrosen auch erméglicht
werden, unterschiedliche Energien iiber die Auskoppelfasern zu iibertragen. Es standen
verschiedene Filter mit einer Transmission von 91%, 79%, 50% und 31% zu Verfiigung. Da
bis zu drei Filter in den Strahlengang eines Kanals plaziert werden konnten, gab es zahl-
reiche Moglichkeiten beziiglich der Leistungsabschwichung.

Samtliche optische Komponenten wurden von der Firma MELLESGRIOT bezogen, die me-
chanischen Halterungen wurden in den Werkstétten des Instituts fiir Angewandte Physik
gefertigt. Die gesamte Multifaser-Einheit (Lange ca. 25 cm) wurde so konzipiert, daf} sie
einfach zu transportieren und zu bedienen war. Durch das Prinzip der Schraubverbindun-
gen mufiten nicht vor jedem Experiment aufwendige Justagen durchgefiihrt werden. Au-
Ber den oben erwdhnten Verlusten bei der Fasereinkoppelung treten noch Reflexionsverlu-
ste an den Glas-Luft-Grenzschichten (Fresnel) aller optischen Komponenten auf (pro Ka-
nal insgesamt etwa 27%). Bei der Einkoppelfaser (E-6210-D,DORNIER MEDIZINTECHNIK)
fiihren diese Riickreflexionen zu einer Erwdrmung der lichtleitenden Schicht. Da der Faser-
mantel aber aus Kunststoff besteht und die Faser einen schlechten Warmeleitungskoeffizi-
enten aufweist, wiirde es bei hohen Leistungen sehr schnell zu einem Abbrennen des Fase-
rendes kommen. Die Faserspitze wurde daher stets mit Druckluft oder Stickstoff gekiihlt.

6.2 Gewebestudien zur Effektivititssteigerung

Es ist offensichtlich, dafi die Verwendung von mehreren Fasern die Vergrofierung der Ko-
agulationsnekrose zur Folge hat. Trotzdem bleibt zu untersuchen, ob eine simultane Be-
strahlung mit mehreren Fasern gegeniiber einer sequentiellen Behandlung mit einer Fa-
ser von Vorteil ist. Dazu wurde eine Gewebestudie mit gleichzeitigem und aufeinanderfol-
gendem Einsatz von zwei Fasern durchgefiihrt. Die Motivation dazu ist in Abb. 35 darge-
stellt: Im oben abgebildeten Fall wird eine Laserleistung P fiir ein Zeitintervall At zuerst

auf den Applikator A abgegeben. Nach dieser Behandlung soll die Temperatur wieder auf

64



6.2 Gewebestudien zur Effektivititssteigerung

den Anfangswert zuriickgehen?®, um anschliefend dieselbe Prozedur mit der Faser B zu
wiederholen. Im zweiten Fall werden dieselben Bestrahlungsparameter gleichzeitig auf die
beiden Fasern gegeben. Da es nun Areale im bestrahlten Gewebe gibt, in denen sich die
TemperaturerhShungen der einzelnen Fasern derart iiberlagern, dafi die Schwelle der irre-
versiblen Gewebeschidigung {iberschritten wird, ist folglich auch die induzierte Koagula-

tionsnekrose gréfer.

Sequentielle Bestrahlung

[ O O [

A B A B
Bestrahlung mit Bestrahlung mit
Applikator A Applikator B

Simultane Bestrahlung

Abb. 35. Zur Motivation der Effektivitatsstei-

gerung einer LITT-Behandlung durch simulta- [ ([

ne Laserbestrahlung. Die jeweils in der Ebe- A B

ne senkrecht zu den Applikatoren entstehenden

Schadigungszonen sind hier schematisch als graue Gleichzeitige Bestrahlung
Flachen dargestellt. mit Applikator A und B

Um die Steigerung der Effizienz quantitativ bestimmen zu kdnnen, wurden anhand der
Versuchsreihe die durch Doppelfaser-Applikation entstehenden Nekrosezonen ausgemes-

sen und miteinander verglichen.

6.2.1 Aufbau der Experimente

Um geniigend Daten fiir eine statistische Analyse zu erhalten, wurde eine Gewebestudie an
Muskelgewebe mit insgesamt 24 Einzelexperimenten durchgefiihrt, 12 davon mit den eigens
entwickelten Quarzgutstreuern, die anderen 12 mit den SHARPLAN-Streulichtapplikatoren.
Von diesen Versuchen wurde wiederum die Hélfte mit gleichzeitiger Laserbestrahlung rea-
lisiert, die andere mit aufeinanderfolgender Bestrahlung. Im letzteren Fall wurde zwi-
schen den Bestrahlungen ausreichend lange gewartet, bis das Gewebe wieder seine Aus-
gangstemperatur (Raumtemperatur) erreichte. Die Applikatoren wurden zwischen zwei
Gewebeschichten in einem Abstand von 11 4+ 2 mm plaziert; die Abweichung ergab sich
durch die Gewebeverdnderungen wihrend der Bestrahlung (Austrocknen und Schrump-
fung). Die Laserleistung betrug pro Faser jeweils 5.54+0.5 W, die Expositionsdauer 7 min.
Um systematische Abweichungen insbesondere durch Gewebeinhomogenititen zu reduzie-
ren, wurden die sequentiellen und simultanen Bestrahlungen abwechselnd durchgefiihrt.

20 Diese Bedingung ist notwendig, damit iiberhaupt ein Vergleich beziiglich der Effektivititssteigerung

moglich ist.
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Nach der Bestrahlung wurden die Gewebeschichten auseinandergeklappt und die sichtba-
ren Koagulationszonen abphotographiert (sieche Abb. 36). Mit einer Bildverarbeitungssoft-
ware (IMmageTooL, UTHSCSA) konnten die Schddigungszonen unter Zuhilfenahme eines
MafBstabes quantitativ ausgewertet werden.

c Abb. 36. Die durch Doppelfaser-
Applikation erzeugten koagulierten
Schadigungszonen wurden mittels einer
45445 mm? Software durch einen geschlossenen Po-
lygonzug angepafit. Dadurch konnte mit
Hilfe des Mafistabes die Flache berechnet

werden. Diese Prozedur mufite mindestens

f dreimal wiederholt werden, da die Abgren-
zung des koagulierten Gewebes zum nicht-
koagulierten nur durch eine diffuse Uber-
627.47mm*  / gangszone gekennzeichnet war. Der so er-
halten Fehler betriagt etwa 15 %. Die Aus-
wertung ist fiir eine sequentielle (a-c) und

\ e

eine simultane Bestrahlung (d-f) gezeigt.

6.2.2 Ergebnisse und Diskussion

In Abb. 36 kann schon qualitativ die Vergréflerung der Koagulationszone bei simultaner
Behandlung erkannt werden. Die quantitative Auswertung ist in den Abbildungen 37 und
38 zu sehen. Das Verhiltnis der koagulierten Flichen zueinander ist durch den Wachs-
tumsfaktor ¢ angegeben. Die Mittelwerte und Standardabweichungen der in den Balken-
diagrammen dargestellten Werte sind in Tabelle 7 wiedergegeben. Der Fehler der Lésions-
ausdehnungen liegt zwischen 12% und 25%, d.h. die Groflen der einzelnen Schidigungzo-
nen weichen recht stark voneinander ab. Dies kann aufler auf die Fehler der Bestrahlungs-
parameter (s.o.) auf folgende Faktoren zuriickgefithrt werden: Einerseits wird durch die

1000
] sequentially [ simultaneously Abb. 37. Koagulierte
Flachen (siche Abb. 36)
— 800 T im Fall der SHARPLAN-
{é Applikatoren. Die Feh-
é 600 |- | lerbalken geben die Unsi-
8 cherheit bei der Bestim-
© mung des Randes der ko-
g 400 B agulierten Flache wie-
=] der. Die Vergrofierung
g der La&sionen bei simul-
8 20 | taner LITT-Bestrahlung
ist flir jedes Experiment
0 als Wachstumsfaktor

(Verhéltnis der Flichen)

angegeben.
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1000
sequentially I simultaneously
— 800 B
E
8 600 — -
]
g 400 - i
=]
o
S 200f 8
Abb. 38. Das der Abb.
37 korrespondierende Mef3- 0

ergebnis fiir den Fall der

Quarzgut-Applikatoren. probe #

zwei Gewebeschichten eine kiinstliche Grenzschicht erzeugt, an der unkontrollierbare Ef-
fekte entstehen kénnten. So wird bei einer Temperatur von 100°C Gewebefliissigkeit ver-
dampft. Diese kénnte sich dann bevorzugt an dieser Grenzschicht ausbreiten. Dennoch
war es nicht angebracht, die Applikatoren in das Gewebe einzustechen und dieses nach der
Behandlung aufzuschneiden, da es auf diese Weise fast unmoglich ist, Schnitte mit ver-
gleichbaren Léasionen fiir die quantitative Auswertung zu erhalten. Ein weiterer Grund fiir
die Schwankungen ist, daf die bei der Behandlung entstehende Austrocknung zum Ankle-
ben von Geweberesten an der Applikatoroberfliche fiihrt. Dies bewirkt ein weniger star-
kes Eindringen der Laserstrahlung in das Gewebe. Schliefilich sind fiir die unterschiedlich
groflen L&sionen auch Gewebeinhomogenitéten verantwortlich.

Aus Tabelle 7 ist weiterhin zu erkennen, dafl die gemittelten Schidigungszonen im Fal-
le der Quarzgutapplikatoren fiir beide Bestrahlungsarten — sequentiell und simultan — ge-
ringfligig grofer sind als bei den Standardapplikatoren. Dennoch bleibt die Effektivitdts-
steigerung davon unberiihrt, da sich die g-Faktoren kaum unterscheiden. Das quantitati-
ve Ausmaf} des Effekts ist also erwartungsgemifl unabhingig vom verwendeten Applika-
tortyp. Die Versuchsreihe wurde nur mit einem festen Applikatorabstand durchgefiihrt, es
ist aber offensichtlich, dafl der Wert des Wachstumsfaktors von der Entfernung der Diffu-

Applikatortyp Flicq [mm2] Faim [mm2] Wachstumsfaktor g Fein [mm2]
Standardapplikator 352 4+ 87 588 £ 126 1.7 £ 0.2 459 £+ 44
Quarzgutapplikator 393 £ 73 627 + 73 1.6 = 0.4 472 £+ 48

Tabelle 7. Koagulierte Flichen bei der sequentiellen (F.cq) und simultanen (Feim) Anwendung zwei-
er Fasern bei der LITT. Dargestellt sind die Mittelwerte und Standardabweichungen der Messungen der
Abbildungen 37 und 38. Der Quotient der Flacheninhalte kennzeichnet die Steigerung der Effizienz und
ist als Wachstumsfaktor angegeben. Ebenfalls miteingezeichnet sind die Meflergebnisse der Einzelfaser-
Applikation gleicher Gesamtleistung (Fein) aus Kapitel 4.3, S. 45 (vgl. Abb. 21).
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soren zueinander abhidngt. Selbstverstédndlich ist der g-Wert stark mit den Bestrahlungs-

parametern korreliert, was hier nicht weiter untersucht worden ist.

Zusammenfassend lassen sich aus Tabelle 7 folgende Ergebnisse ablesen:

e Wird die LITT-Behandlung mit zwei Fasern gleichzeitig durchgefiihrt, so ist bei nicht
zu groflen Applikatorabsténden eine deutliche Zunahme der Schidigungszone von
60 - 70 % gegeniiber einer sequentiellen Bestrahlung zu erkennen. Mit anderen Worten
kénnte also auch die Leistung bei der simultanen Applikation reduziert werden, um ei-
ne gleichgrofie Lision wie bei einer sequentiellen Applikation zu erhalten, aber gleich-
zeitig hohe Temperaturen in Applikatorndhe und damit das Risiko der Karbonisation
zu vermeiden.

e Wie aus den Einzelfaser-Messungen ersichtlich, sind trotz der gleichen an das Ge-
webe abgegebenen Gesamtleistung die Lésionen (F.;,) im Vergleich zur simulta-
nen Doppelfaser-Applikation deutlich kleiner. Wird das Einzelfaser-Experiment als
Doppelfaser-Applikation mit verschwindendem Faserabstand interpretiert, gibt es also
einen optimalen Abstand > 0 der Fasern, fiir den der Schidigungsgrad maximal wird.

e In Hinblick auf die Effektivitit kann es abhingig von den Bestrahlungsparametern im-
mer noch besser sein, eine Faser mit der doppelten Leistung einzusetzen statt das Ge-
webe zweimal hintereinander an verschiedenen Orten mit der einfachen Leistung zu
bestrahlen. (Allerdings muf} hierbei wieder beriicksichtigt werden, daf§ die Temperatur
der Karbonisationsschwelle nicht erreicht werden sollte.) Dies beruht auf den unter-
schiedlichen Temperaturprofilen und der Tatsache, dafl der starke Anstieg des Streu-
koeffizienten und die damit verbundene héhere Eindringtiefe selbst von der Tempera-
tur (bzw. Gewebeverdnderung) abhingen.

Leider 148t sich mit dieser Methode nicht die quantitative Zunahme der gesamten Koagu-
lationsnekrose bestimmen. Man kann aber den Wachstumsfaktor fiir das geschidigte Vo-
lumen abschitzen. Dazu soll in einem Gedankenexperiment angenommen werden, daf§ die
in Wahrheit sehr unférmigen koagulierten Flichen die Gestalt von Ellipsen mit dem ent-
sprechenden gemessenen Flicheninhalt haben. Die Fliche im Fall der sequentiellen Be-
strahlung ist dann gegeben durch Fi., ~ @ -b und diejenige der simultanen Bestrahlung
durch Fgp, ~a’-b' = g Fyep. Der Wachstumsfaktor ist also gegeben durch:

a
- _ 4
9=—"7 (47)

Auch die komplex geformten (unbekannten) Koagulationsvolumina sollen gedanklich in
ein rotationssymmetrisches Ellipsoid (zwei Hauptachsen sind gleich lang) mit dem kor-
respondierenden Volumeninhalt {iberfiihrt werden. O.B.d.A. kann dann zusitzlich ange-
nommen werden, dafl zwei ungleich lange Hauptachsen dieses Kérpers die Ellipsenfliche
F aufspannen. Insgesamt gilt somit
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Vea b~ Fob o (48)

und fiir den Wachstumsfaktor v des induzierten Koagulationsvolumens gilt:

Vsim b’
= =q-— . 4
LR il A (49)

Da es aufler diesen reinen Umformungen physikalisch sinnvoll ist, gleichzeitig ¢ ' > a und

b’ > b anzunehmen, kann aus den obigen Gleichungen

a' b' b'!
L g > — >
@ >u>yg (50)

gefolgert werden.

Eine gute Abschidtzung ist sicherlich die Annahme, daf3 sich bei Vergréfierung der koagu-
lierten Fliche um g das gesamte Koagulationsvolumen in der dritten Dimension entspre-

chend &ndert, also

(NI

(51)

Mit den Bestrahlungsparametern dieser Gewebestudie bedeutet dies fiir die Standardappli-
katoren eine Steigerung der Effizienz um den Faktor 2 oder eine Vergroflierung des koagu-

lierten Volumens um 100%.

6.3 Gewebestudien zur Induzierung irregulidr geformter
Koagulationsnekrosen

Ziel dieser Gewebestudien war es, die Multifaser-Applikationen auf ihre Anwendbarkeit
fiir eine tumorkonforme Behandlung des Planungszielvolumens zu priifen. Die ellipsoi-
dal geformten Koagulationsnekrosen der einzelnen Fasern sollten durch Variieren der Be-
strahlungsparameter und durch verschiedene Faseranordnungen derart {iberlagert werden,
dafl moglichst irreguldr geformte Lisionen induziert werden. Dies geschah mit der Moti-
vation, daf ein realer Tumor oft in der Nachbarschaft von Risikoorganen angesiedelt ist,
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oder dafi das ihn umgebende Gewebe — wie z. B. im Falle eines Hirntumors — optimal ge-
schont werden mufl. Um reproduzierbare Ergebnisse zu erhalten, wurden zunéchst Faser-
anordnungen untersucht, die zwar eine Abweichung von der Lisionsform der Einzelfaser-
Applikationen zulassen, aber dennoch eine mehr oder weniger starke Symmetrie aufwei-
sen. Die Anpassung der eine Zellnekrose induziernden Isothermenflichen an die indivi-
duelle Tumorgeometrie mufl von einer quantitativen Temperaturiiberwachung unterstiitzt
werden. Darum wurden alle Experimente mit dem in Kapitel 5.2 beschriebenen MR-

Thermometrieverfahren durchgefiihrt.

6.3.1 Aufbau der Experimente

Der in Abb. 39 dargestellte experimentelle Aufbau wurde schon ausfiihrlich bei den
Einzelfaser-Applikationen beschrieben (S. 53). Da die Lésionen bei den Multifaser-
Applikationen teilweise sehr groff wurden, mufite die Anzahl der MR-Schichten dement-
sprechend erhdht werden. Die Applikatoren wurden immer parallel zueinander in das Ge-
webe eingestochen, die Schichtfiihrung verlief dazu senkrecht. Die Bilder wurden wihrend
der Laserbestrahlung alle 30 s aufgenommen, nach Abschalten des Lasers wurden die Pe-
rioden zwischen den Datenakquisitionen verlingert, da sich die Temperatur nur langsam
dnderte. Zur Referenzmessung wurden wiederum faser-optische Thermometer eingesetzt.

laser applicators multi-fiber system Nd:YAG laser

fiber-optic probes

=
ya44 ] -

—11
I

muscle tissue
| V'

>

p—t
-
—

G

fiber-holder plate MR- slices MR-console

Abb. 39. Schematische Darstellung des experimentellen Aufbaus bei der MR-Thermometrie. Gestrichelt
ist die Lage der MR-Schichten senkrecht zu den Fasern eingezeichnet. In axialer Richtung wurden die Ther-

mistoren genau in der Mitte der Applikatoren plaziert.
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Die Gewebestudien wurden aufgrund der guten Ergebnisse der Einzelfaser-Applikationen
an Muskelgewebe des Hausschweins durchgefiihrt. Dabei sind die Fasern immer simultan
eingesetzt worden. Folgende Faseranordnungen und Bestrahlungsparameter wurden un-
tersucht:

e Dreieck: Die Applikatoren wurden im Gewebe an den Ecken eines gleichseitigen Drei-
ecks mit einer Seitenldnge von 15 mm plaziert. Die vierte Faser wurde zur externen
Leistungskontrolle benutzt. Die zugefiihrte Leistung bei diesem Experiment betrug 4
W pro Faser, die Bestrahlungsdauer lag bei 14 min.

e Rechteck: Die Applikatoren wurden an den Ecken eines gleichseitigen Rechtecks mit
einer Seitenldnge von 15 mm plaziert. Die Bestrahlungsparameter waren hierbei 4 x
5 W und 9.6 min. Das Experiment wurde zweimal wiederholt, wobei der Abstand der
Applikatoren auf 25 mm erh6ht wurde. Die Parameter waren hierbei 4 x 5 W und 20
min, bzw. 4 X 6.5 W und 12 min.

e Tetraeder: Drei Applikatoren spannten ein gleichseitiges Dreieck mit einer Kan-
tenldnge von 15 mm auf. Die IEbene des Dreiecks war dabei parallel zur Schichtfiihrung
der MR-Bilder. Der vierte Applikator wurde so plaziert, dafl die Faserspitzen die Ecken
eines regelmifigen Tetraeders bildeten. Das Experiment wurde mit 4 x 4 W und 14
min, bzw. 18 min Bestrahlungsdauer durchgefiihrt.

e Linie: Die Applikatoren wurden wieder in der gleichen z-Position, aber auf einem Po-
lygonzug mit variablen Abstinden plaziert (vgl. Abb. 40). In diesem Experiment wur-
den auflerdem die Leistungen der einzelnen Fasern variiert, die Gesamtleistung betrug
16 W, die Expositionsdauer 11.2 min.

e Trapez: Die Applikatoren wurden an den Ecken eines symmetrischen Trapez ange-
ordnet. Die Bestrahlungsparameter waren in diesem Fall 4 x 4 W und 8 min.

6.3.2 Ergebnisse und Diskussion

Alle Temperaturmessungen konnten durch die faser-optischen Vergleichsmessungen her-
vorragend bestdtigt werden. Nach den Experimenten wurden die Gewebeproben auf-
geschnitten und die Schiddigungszonen abphotographiert. Wahrend die Koagulations-
nekrosen der Dreiecks- und Vierecksanordnungen erwartungsgem&fl sehr symmetrisch sind
(Abb. 40a und 40b), sind fiir die Linien- und die Trapezanordnung deutliche Einbuchtun-
gen in den Lisionen zu erkennen.

Die Multifaser-Applikation kann also dazu verwendet werden, sowohl méglichst homoge-
ne Temperaturprofile als auch unregelm&flig geformte Schddigungszonen zu erzeugen. Er-
steres wird durch den Isothermenplot der Abb. 41 verdeutlicht. Der Bereich der Erh6hung
auf 56°C ist auf etwa 4 X 4 cm ausgedehnt. Am Rand fillt die Temperatur relativ dazu
recht schnell ab. Im Vergleich zu Einzelfaser-Anwendungen kdnnen also wesentlich besse-
re Temperaturprofile erzeugt werden. Die Fliche der ausgemessenen Koagulationsnekrose

stimmt sehr gut mit der aus der Temperaturkarte abzulesenden 60°C-Isotherme iiberein.
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Abb. 40. Koagulations-
nekrosen, die durch si-
multane Bestrahlung
durch mehrere Fasern in-

duziert wurden. Die ein-
AP |.I.| il zelnen  Konfigurationen
| werden im Text erklart.

13 14 15 16 17 18 z 3 4 5 & 7

Die applizierten Leistun-
gen waren nur im Fall (c)
unterschiedlich und zwar
von rechts nach links: 4
W, 3 W, 4 W, 5 W. Die
Verformung des Trapez
(d) entstand wéahrend
des Aufschneidens der

Probe.

Nimmt man fiir die Ausdehnung der Lision in der dritten Dimension etwa 2 ¢m an, so
berechnet sich das koagulierte Gesamtvolumen zu etwa 30 cm?. Im Vergleich dazu wurde
mit dem gekiihlten Quarzgutapplikator bei derselben zugefiihrten Leistung (20 W) in der

Abb. 41. Aus den MR-
Daten gewonnene Tem-

] peraturkarten der recht-

eckigen Faseranordnung

bei der simultanen An-
wendung von vier LITT-
] Applikatoren  (schwarze
Kreise): (a) 5 min, (b) 10
min, (¢) 15 min und (d)
20 min nach Beginn der
Laserbestrahlung. Die
[sothermen  bezeichnen

die Temperaturerhthun-

1 gen in Bezug auf die

Ausgangstemperatur des
Muskelgewebes von 16°C.
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6.3 Gewebestudien zur Induzierung irreguldr geformter Koagulationsnekrosen

Hilfte der Bestrahlungszeit (10 min) ein Koagulationsvolumen von nur 18 ¢cm? erreicht
(vgl. Abb. 24). Dabei wurde zusétzlich eine starke Karbonisation erzeugt, wihrend in der
Vierfaseranwendung keine derartigen Effekte beobachtet wurden. Das Experiment beweist
also noch einmal in eindrucksvoller Weise die Steigerung der Effizienz durch die Anwen-
dung von mehreren Fasern bei der laser-induzierten Gewebekoagulation.

Die Induzierung irregulidr geformter Koagulationsnekrosen kann anhand der trapez- und
kurvenférmigen Faseranordnung diskutiert werden. Als wichtigstes Ergebnis ist festzuhal-
ten, dafl es durch die Multifaser-Applikation méglich geworden ist, Schidigungszonen mit
konkav geformten Flichen zu erzeugen. Dies ist mit Einzelfaser-Applikationen definitiv
nicht moglich. Die Einbuchtung der Nekrose ist beim Trapez besonders ausgeprigt. Sie
kénnte noch verstirkt werden, indem die ,dufleren® Fasern frither abgeschaltet oder mit
einer geringeren Leistung versorgt wiirden. Damit kénnte es auch im Hinblick auf eine dem
Zielvolumen angepafite Bestrahlung moglich sein, Tumoren mit anliegenden Risikostruk-
turen zu behandeln. Nach dem Isothermenplot der Abb. 42 ist die Eindellung der Isother-
men nicht so ausgeprégt. Hierbei ist aber das gesamte Temperatur-Zeit-Verhalten im be-
strahlten Volumen zu beachten (— Arrhenius). Temperaturen < 60°C miissen entspre-
chend lange einwirken, um eine Gewebeschidigung zu induzieren. Die Diskrepanz zwischen
dem augenscheinlichen Isothermenverlauf und der realen Koagulationszone sollte dadurch
iberwunden werden, dafl nicht nur die Temperaturverteilung online gemessen wird, son-
dern auch gleichzeitig eine Berechnung des Schidigungsgrades in Echtzeit erfolgt.

(@) || ®) |

Abb. 42. Isothermenplot
der MR-Daten im Fall der
trapezformigen Faseranord-
nung (a) 1 min, (b) 3.5
min, (¢) 6 min und (d) 8

min nach Beginn der Laser-

bestrahlung. Die Tempera- H 1 ¢t ]

tur des Gewebes betrug vor
der Behandlung 20°C.
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MULTIFASER-APPLIKATIONEN

Abb. 43. (a) SE-Darstellung der tetraederférmigen Applikatoranordnung (kurze Pfeile) in der Gewebe-
probe. Die langen Pfeile markieren die faser-optischen Sonden. (b) Farbkodierte Darstellung der Tempe-
raturplots des gesamten Datenwiirfels (8 Schichten) nach 10 min Laserbestrahlung. (¢) Temperaturvertei-
lung aus (b) im Inneren des Volumens, dafi durch die 20°C - Isotherme begrenzt wird. Diese Temperatur-

erhdhung bezieht sich auf einen Ausgangswert des Gewebes von 18°C.
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6.3 Gewebestudien zur Induzierung irreguldr geformter Koagulationsnekrosen

Schlieilich soll noch die tetraederférmige Applikatoranordnung betrachtet werden. Die Po-
sition der Applikatoren ist in der SE-Aufnahme der Abb. 43a zu sehen. Da sich die resul-
tierende L&sion nun in alle drei Raumrichtungen stark ausdehnte, waren fiir die Daten-
aufnahme 8 MR-Schichten mit einer Dicke von 5 mm nd&tig. Der gesamte Bildstapel ist als
farbkodierte Temperaturdarstellung in Abb. 43b zu sehen. Abbildung 43¢ zeigt noch einen
Schnitt des koagulierten Volumens, in dem die homogene Erwirmung gut zu erkennen ist.

Eine Therapieplanung im Sinne einer im voraus stattfindenden Berechnung der Schidi-
gungszonen konnte zwar nicht durchgefiihrt werden, dafiir erméglichte aber die MR-
Thermometrie, entscheidend in die Therapieentwicklung einzugreifen, da die Wirmeent-
wicklung online am PC mitverfolgt werden konnte. So wurde z.B. bei den symmetrischen
Faserkonfigurationen (Dreieck, Viereck, Tetraeder) gewartet, bis die Temperatur in der
Mitte dieser Anordnungen auch wirklich den theoretischen Temperaturwert fiir die Gewe-
bekoagulation erreicht hatte, um die sichere irreversible Zellschidigung zu gew&hrleisten.
Bei der trapezférmigen Applikatoranordnung andererseits wurden die Temperaturkarten
benutzt, um die hufeisenférmige Koagulationszone durch rechtzeitiges Abschalten des La-
sers beizubehalten und eine homogene Erwdrmung im Bereich der Einbuchtung moglichst
zu unterdriicken.

Bei der tetraederférmigen Anordnung wurde hingegen wieder mehr auf eine homogene
Erwdrmung geachtet. Moglicherweise hétten sich durch Variation der Bestrahlungspara-
meter auch hier konkave Isothermenflichen erzeugen lassen. Allerdings darf bei der Ther-
motherapie die Wirmeleitung nicht unterschidtzt werden. Obwohl sich durch die Laser-
bestrahlung zun&chst recht individuelle Isothermenflichen erzeugen lassen, ,zerflieBen®
diese durch den Temperaturausgleich letztendlich sehr hdufig zu konvexen Gebilden. In-
sofern sollten die Ergebnisse nicht iiberbewertet werden — es lassen sich nicht beliebige
Lisionsformen induzieren. Trotzdem ist ein deutlicher Fortschritt diesbeziiglich gegeniiber
Einzelfaser-Applikationen zu erkennen.
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7 Simulation der Temperaturverteilung

Die Simulation ist im Hinblick auf die Erstellung von Bestrahlungsplanungsprogrammen
ein wichtiger Bestandteil der gegenwértigen Forschung. Die Grundziige und Prinzipien
derartiger Simulationen wurden bereits in Kapitel 3.4 (S. 27) dargestellt. Die Berechnun-
gen der Temperaturprofile sind im Hinblick auf die Motivation, die Isothermenflichen an
das individuelle Zielvolumen moglichst gut anzupassen, von besonderem Interesse. Mit
den hier vorgestellten Rechnungen sollte vorrangig untersucht werden, ob die Simulation
einer Multifaser-Applikation durch die mathematische Modellierung mit Hilfe von Punkt-

quellen moglich ist.

7.1 Mathematisches Modell

Bei der Simulation wurde auf die Bestimmung der Schidigungszone verzichtet und statt-
dessen nur die bei Laserbestrahlung entstehende Temperaturverteilung berechnet. Die
Lasionen wiirden sich zwar mit Hilfe des Arrhenius-Formalismus abschitzen lassen, aber
zum einen sind die experimentell bestimmten Konstanten der zugrunde liegenden Glei-
chung ((5), S. 10) doch sehr fehlerbehaftet, zum anderen ist dann nur die Wahrscheinlich-
keit einer Zellnekrose berechenbar. Fiir die in dieser Arbeit aufgeworfenen Fragestellun-
gen war die Simulation der Temperaturverteilung ausreichend. Da auflerdem nur in vitro -
Meflergebnisse fiir einen Vergleich verfiigbar waren, wurde zur Berechnung der Tempe-
raturausbreitung im Gewebe durch Konduktion die Wirmeleitungs-Differentialgleichung
(30) herangezogen. Der die Konvektion durch Blutperfusion beriicksichtigende zusétzliche
Term der , bioheat-transfer-equation (33), muff nur in der in vivo - Situation beriicksich-

tigt werden.

Im Mittelpunkt der Simulationsentwicklungen stand die Untersuchung der Intensitétsver-
teilung des Lichts in Gewebe. Die diffuse Intensitét ist gegeben durch (siehe Gleichung

(23)):

Iy(r) = ﬁ ter So eXP{—HeffT} . (52)

Die Approximation der Gesamtintensitdt durch den diffusen Anteil (I = I. + I; ~ 1)

ist aufgrund der stark unterschiedlichen Eindringtiefen in grofien Quellabstinden moglich
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SIMULATION DER TEMPERATURVERTEILUNG

(vgl. Gleichungen (24) und (10)). Wie in Abb. 44 zu sehen ist, liefert die kollimierte Inten-
sitdt I. nur einen vernachlidssigbaren Anteil. Die Auftragung gilt jedoch nicht in unmit-
telbarer Nihe des Applikators, denn die Diffusionsapproximation der Transportgleichung
darf nur in ausreichenden Entfernungen von der Quelle gemacht werden. Wenn — im Ge-
gensatz zum hier vorliegenden Fall — die Bestimmung der Intensitit in unmittelbarer Nihe
des Applikators erforderlich ist, spielt der kollimierte Anteil eine wichtige Rolle.

1

Intensiét 1/l

Abb. 44. Intensitits-
verteilungen als Funktion
des Abstandes zur Licht-
quelle, die fiir Muskelge-

webe aus den Gleichun-
gen (10) und (23) berech-
Abstand von Lichtquelle [mm] net wurden.

Die Modellierung des zylinderférmigen Applikators mit einer Punktquelle liefert Abwei-
chungen der realen Temperaturverteilung im Gewebe. Nur in einer Ebene senkrecht zur
Faser kénnen die Temperaturprofile unter Anpassung der Quellstirke so simuliert werden,
dafl die Ergebnisse mit den Meflwerten iibereinstimmen. Soll aber die Temperatur in ei-
ner Ebene parallel zur Applikatorachse berechnet werden, ergeben sich durch die Symme-
trie immer kreisférmige Isothermen, wihrend diejenigen des reellen Experiments entspre-

chend der Applikatorgeometrie von elliptischer Gestalt sind.

Dies ist ein wichtiger Grund, warum bei der Simulation zur LITT fast ausschliefflich auf
die Monte-Carlo-Methode bei der Modellierung des Photonenflusses im Gewebe zuriickge-
griffen wird (s. Kap. 2.3, S. 15). Mit diesem Verfahren ist durch die Berechnung der Pho-
tonenpfade die Modellierungen von beliebigen Applikatorgeometrien und Intensitdtsver-
teilungen moglich. Da die Methode aber sehr rechenintensiv ist, wurde hier ein anderer
Ansatz untersucht. Dazu wurde der Applikator modellhaft in NV Abschnitte unterteilt, so
daf} bei den entstehenden Zylindersegmenten die Abmessungen von Héhe und Durchmes-
ser etwa gleich waren (bei einer Applikatorgesamtlinge von 20 mm also N = 10). Jedes
Zylindersegment wurde durch eine Punktlichtquelle der Leistung P; = S; /47 = Pyesame/N
modelliert. In Erweiterung der Gleichung (52) gilt dann fiir die Intensitdt am Ort r:

N .
1) = oo e Z(si xpizpeys I = ’“"}) , (53)

=1 |T - Ti|
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7.1 Mathematisches Modell

wobei die Koordinaten der Punktquellen durch den Index ¢ indiziert sind. Auf diese Weise
konnte schlielich auch die Anwendung von mehreren Fasern modelliert werden. Bei vier
Standardapplikatoren der Linge 20 mm werden hierzu N = 40 Quellen bené&tigt.

Die Erwidrmung des Gewebes durch Absorption des Laserlichts ergibt sich dann mit Glei-
chung (9) zu S = p,l. Mit diesem Quellterm kann daraufhin die Wérmeleitungsglei-
chung numerisch gelést werden (s.u.). Dabei wurden immer homogene Gewebetypen ange-
nommen. Bei der Simulation der singuldren Punktquellen konnten die Temperaturprofile
durch die dadurch entstehende Symmetrie in einem sphérischen Volumen (Durchmesser:
100 mm) berechnet werden. Dies hat sehr kurze Laufzeiten des Programmes zur Folge.
Fiir die dreidimensionale Berechnung mehrerer Quellen (zylinderférmige Applikatorgeo-
metrie, Multifaser-Anwendungen) wurde ein quaderférmiges Volumen (Kantenldnge: 100
mm) benutzt. Am Rand dieser Volumina wurden Dirichlet “sche Randbedingungen (T=TY,
Anfangstemperatur) angenommen. Der Wirmestrom an der Grenzschicht Applikator —
Gewebe kann aufgrund des schlechten Temperaturleitwerts des Applikatormaterials ver-

nachléssigt werden, so dafl hier Neumann “sche Randbedingungen gelten (% =0).

Im Verlauf der Bestrahlungsprozedur dndern sich die Gewebeparameter mit der
Erwdrmung. Die Temperaturabhdngigkeit der thermischen Parameter ist im Vergleich zu
den optischen weniger signifikant, so daf§ fiir die Simulation nur die letzteren beriicksich-
tigt wurden. Insbesondere der Streukoeffizient steigt mit einsetzender Koagulation (ab ca.
60°C) stark an (vgl. Tabelle 2). Die funktionale Abhéngigkeit wurde auf unterschiedliche
Weise modelliert. Ausgehend von den Gleichungen fiir die optischen Parameter (akt: ak-
tueller, nat: natiirlicher, koag: koagulierter Gewebezustand)

Ha(akt) = Ha(nat) T R+ (Ha(koag) = Ha(nat)
Is(akt) = Hs(nat) T R (fs(koag) = Hs(nat)) s (54)
Yakty = Inat)y T R (G(koag) = I(nat))

wurden fiir den Regressionskoeffizienten R folgende Ansitze untersucht:

e exponentielle Regression:

R=1—exp{—plefsricag} - (55)

Dieser Ansatz (nach [Rog93]) konnte nur bei der Simulation einer Punktquelle ge-
macht werden, da mit der Annahme eines vollig homogenen Gewebes das Problem
symmetrisch in r ist. Der Koagulationsradius rp,,, wird dabei durch die Bedingung
T > 60°C ermittelt. Die Parameterwerte werden also global im gesamten Zielvolumen
stetig verdndert.

e sprunghaftes Verhalten:

0 T <60°C

R = (56)
1 T >60°C
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SIMULATION DER TEMPERATURVERTEILUNG

im Fall, daB§ keine Symmetrie mehr vorhanden ist,
e trigonometrische Regression:

0 T < 42°C
R = cos2{5 : (T °q 2) } 42°C < T < 60°C (57)
3 12
1 T > 60°C

Da ein spunghaftes Anwachsen die realen Verhiltnisse nur unzureichend widerspie-
gelt, wurde die Temperaturabhingigkeit im relevanten Temperaturbereich durch die-
se ausgleichende (und stetige) Funktion ,verschmiert® (vgl Abb. 45): Die quadratische
Abhingigkeit wurde gewdhlt, um die simulierten Temperaturverteilungen den gemes-
senen Werten anzunihern.

14 F‘%T) -
R(T)

=
N
T
|

=
T
\

o
@
T
|

Abb. 45. Verschiedene

/ Modellierungen der Tem-

Regressionskoeffizient fur
optische Parameter
o
[o2]
T
|

o
~
T
1

peraturabhéangigkeit der
/ optischen Parameter. Die

02 ] normierten Werte sind
0 | | | aus den Gleichungen (56)
30 40 50 60 70 80 90 fir ®(7T) und (57) fur
Gewebetemperatur [°C] R2(T") berechnet worden.

7.2 Prinzip des Algorithmus

Zur Berechnung der Wirmeleitung durch Konduktion wurde die Wirmeleitungsgleichung
mit der Methode der Finiten Differenzen gelost. Dabei wird das betrachtete Gebiet in
ein Gitter zerlegt und die Losungsfunktion der Differentialgleichung an den Gitterpunk-
ten berechnet. Das entstehende lineare Gleichungssystem kann mit Hilfe der Anfangs-
und Randbedingungen iterativ geltst werden. Bei der eindimensionalen Wirmeleitungs-
gleichung sind die relevanten Variablen die Ortskoordinate x und die Zeitkoordinate t.
Es mufl dann also ein zweidimensionales Netz mit den Maschenweiten Az und At ge-
bildet werden, wobei die Gitterpunkte die Koordinaten z,, = nAz ,(n = 0,...,N) und
tm, = mAt ,(m =0,..., M) haben. Die Niherungswerte fiir die gesuchten Funktionswer-
te f(zn,tm) = fom werden durch Approximation der partiellen Differentialgleichung an
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7.2 Prinzip des Algorithmus

einem inneren Punkt P(z,,t,,) bestimmt. Dazu wird die Ableitung nach dem Ort durch
den sogenannten zentralen Differenzenquotienten ersetzt:

8f fn—l—lm_fn—lm
—(P) = : :
9 L) A : (58)
82f fn—l—lm_anm—l'fn—lm
Z(p 7 7 7
9.z L) NS (59)
Fiir die Ableitung nach t bendtigt man den Vorwirtsdifferenzenquotienten:
8f fn,m—l—l - fn,m
—(P) ~ S . (60)

ot At

Die so angewandte Diskretisierung der Differentialgleichung fiithrt zur expliziten Metho-
de von Richardson. In diesem Fall ist die Bedingung der absoluten Stabilitit genau dann
erfiillt, wenn

Ax?
2K

At < (61)
Diese Einschrdnkung kann man durch die implizite Methode von Crank-Nicolson umgehen.
Sie unterscheidet sich von der expliziten Methode dadurch, daf§ die zweite Ableitung durch
das arithmetische Mittel der beiden zweiten Differenzenquotienten ersetzt wird [Sch]. Die
berechneten Funktionswerte in den Gitterpunkten als Lésung des lineraren Gleichungssy-
tems stellen nur N&herungen fiir die exakten Werte der Losungsfunktion dar. Der Diskre-
tisierungsfehler der expliziten Methode nach Richardson ist von erster Ordnung beziiglich
der Zeitintegration und zweiter Ordnung beziiglich der Ortsdiskretisierung. Mit anderen
Worten verringert sich bei Halbierung der Maschenweite Az der Fehler fiir die Ortskoor-
dinaten etwa auf den vierten Teil.

Fiir das kugelsymmetrische Problem wurde das sphérische Volumen in konzentrische Scha-
len der Dicke Ar = 0.5 mm eingeteilt (n=100). Als Applikatorrand wurde die innerste
Sphére (ro = 0.5 mm) angenommen. Die Oberfliche dieser Kugel entspricht derjenigen ei-
nes zylindrischen Applikators mit einem Durchmesser und einer Linge von jeweils 1 mm.

Die zu 18sende Wirmeleitungsgleichung lautet:

) 1
(% — Kk A)T(t,r) = ES(t,r) . (62)
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Applikator-
konfiguration

L aser parameter,
Bestrahlungs-

Gewebepar ameter
dauer (1)
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Berechnung der
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Abb. 46. Prinzip des Algorithmus zur Simulation der Warmeverteilung bei LITT

In Kugelkoordinaten erhdlt man folgenden Ausdruck fiir die entsprechende Differenzen-
gleichung;:

Tnm _Tnm Tn m_QTnm Tn— m 2Tn m_Tn— m
el ,_H( +1, mt Totm 2 To, 1,)

AN Ar? r 2Ar
(63)
1
= —n tv
(1)
Dies fiihrt auf die Gleichung
Tn,m—l—l = Q_ Tn—l,m + oy Tn—l—l,m + ﬁ Tn,m + gn (0 <n< 100)7 (64)
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7.2 Prinzip des Algorithmus

mit:
Ar
ay =p(l£—)
ﬁ =1- 2p 9
At
= K——
P Ar? (65)
STL aIn
¢, =2 Ap=Halm Ny
oc oc
B
I, = - exp{—plefsrn}t

Mit der Symmetrieiiberlegung (71 = T7) folgen die Randbedingungen

TO,m—I—l = TO,m + 2]’ (Tl,m - TO,m) ; (66)

_ 70
TIOO,m—I—l =T 9

und man erhilt 101 Gleichungen fiir die 101 unbekannten Temperaturen — das Gleichungs-
system ist eindeutig 16sbar. Die Anfangsbedingung ist durch die Temperaturverteilung
T,0 = &, gegeben, also der Erwédrmung des Gewebes nach einer Bestrahlung von At Se-
kunden. Danach wird in dquidistanten Zeitschritten das Gleichungssystem jeweils geldst
und in jedem Duchlauf die in dieser Periode erzeugte Temperaturerhdhung &, hinzuad-
diert. Das Prinzip des Algorithmus ist in Abb. 46 wiedergegeben.

Im dreidimensionalen Fall wurde das betrachtete Volumen in kubische Volumenelemente
der Kantenldinge @ =1 mm unterteilt. Die Koordinaten der Punkte des Ortsgitters lauten
nun bei gleicher Maschenweite r; = (o, p, ¢) - Az, und fiir die Differenzengleichung ergibt

sich:

To,p,qﬁn-l—l = To7p7q7m+€o7p7q )

To,p,qﬂn = X {To-l—l,p,q,m + To—Lp,q,m + To,p-l—l,q,m + To,p—Lq,m +
To,p,q-l—l,m +To,p,q—17m -6 To,p,qﬂn} ) (67)
pal (7))
Sopyg = TJ At (Tj £ri)
[S7AN A
X N

Die I(r;) sind durch Gleichung (53) gegeben. Die Anfangs- und Randbedingungen wer-
den entsprechend den Uberlegungen im eindimensionalen Fall transformiert. Die Losung
ist stabil fir y < 8 (k ~ 0.1 mm?/ s).

83



SIMULATION DER TEMPERATURVERTEILUNG

7.3 Ergebnisse bei einer Punktquelle

In der Abb. 47 sind die Temperaturprofile fiir eine einzelne Punktquelle dargestellt. Bei
konstanter Laserleistung (Nd:YAG, A = 1064 nm) strebt die Temperaturverteilung fiir ei-
ne Bestrahlungszeit ¢ — oo gegen einen stationdren Wert, denn die Schidigungszone kann
nicht beliebig groff werden. Nach Abschalten der Quelle wird im Abstand von 10 mm
das Temperaturmaximum etwas spiter erreicht als in einer Entfernung von 5 mm, da die
Wiirme mit einer Geschwindigkeit von etwa 1 mm s™! fliet [Nie96]. Die Koagulationszo-
ne betridgt nach 12 min etwa 9.5 mm.
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e
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Abb. 47. Simuliertes Temperaturprofil (links) nach 2 min, 7 min, 12 min und zeitlicher Temperaturver-
lauf (rechts) bei LITT in Schweineleber (Punktquelle (Nd:YAG), 3.4 Watt, Bestrahlungszeit 12min, An-
fangstemperatur 37°C)

Abb. 48. Dreidimen-
sionale Darstellung des
simulierten Temperatur-
profils: Auftragung der
Temperatur t{iber dem

Quellabstand
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Im dreidimensionalen Plot der Abb. 48 ist zu sehen, dafl das Temperaturprofil in Leber-
gewebe sehr steil abfillt. Das liegt zum einen an der geringen Eindringtiefe des Laser-
lichts bei diesem Gewebetyp. Weiterhin ist in Applikatorndhe auch die Niherung der Dif-
fusionsapproximation nicht mehr giiltig (s.o.), und die Temperaturen sind in Wirklichkeit
auch nicht so hoch wie die hier berechneten. Fiir das letztere spricht, daf§ die nach der Si-
mulation zu erwartende Karbonisation des Gewebes in den meisten Féllen nicht zu ent-
decken war. Bei den Gewebeexperimenten sind bei einer Leistung von 4 W, einer mittle-
ren Bestrahlzeit von 5.5 min und einer Anfangstemperatur von 20°C in der aufgeschnit-
tenen Gewebeschicht sichtbare, ellipsenférmige Gewebenekrosen mit den Abmessungen
(124 1) X (154 1) mm? erzielt. Die entsprechende Simulation liefert einen Durchmesser
der 60°C - Isotherme von ebenfalls 12 mm — vergleichbar der realen radialen Ausdehnung.

In axialer Richtung ist erwartungsgemif keine Ubereinstimmung zu erzielen.

7.4 Ergebnisse zur Multifaser-Simulation

Die hier vorgestellten FErgebnisse beziehen sich im folgenden auf Muskelgewe-
be, das wiederum als vollstindig homogen angenommen wird. Die Voxelgréfie
der quaderférmigen Elemente betriigt 1 mm?®, die Zeitabstinde der Berech-
nungsschritte At = 1 sec (Stabilititsbedingung). Um die Dirichlet-Bedingungen
einhalten zu konnen, diirfen die Quellen
nicht zu nahe am Rand des Volumens pla-

ziert werden — andernfalls ergdben sich oo T T T T T
hier Artefaktbildungen in den Temperatur-
verldufen. Da sich die Berechnung der op- ol |
tischen Parameter durch aufwendige Re-
gressionen nachteilig auf das Laufzeitver-
halten des Programmes auswirkt, wurde
bei der dreidimensionalen Simulation auf [ 2

das sprunghafte Ansteigen des Regression- wl K i

il

koeffizienten R zuriickgegriffen®!. Trotz-
dem dauert die Berechnung bei einem Git- | ]
ter mit 10° Knotenpunkten noch pro Zeit- B
schritt At 21.4 sec (Pentium 233 MHz) —

also einige Stunden fiir die Simulation ei-

ner 30-minfiitigen Lasertherapie.

Abbildung 49 zeigt das Ergebnis einer Abb. 49. Simulation eines zylinderférmigen Appli-
kators durch Uberlagerung von 20 Punktlichtquellen.

Darstellung der 42°C, 50°C und 60°C - Isotherme
(Einheit der Koordinatenachsen: mm)

Simulation eines Standardapplikators der
Linge 20 mm. Die Temperaturverteilung
ist fiir eine Laserleistung von 3.4 W nach

2! Fiir den koagulierten Zustand muBten aus Mangel an Literaturwerten abgeschitzte Werte verwendet

werden
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Abb. 50. Simulation einer Vierfaser-Applikation bei einem Faserabstand von 25 mm und gemessene MR-
Werte in Muskelgewebe

einer Zeit von 4 min dargestellt (Ausgangstemperatur: 37°C). Die Isothermenflichen in
Applikatorebene geben die reale Situation erwartungsgemifl deutlich besser wieder, sind
aber nicht ganz von elliptischer Form. Durch eine Modulation der einzelnen Punktquel-
lenstirken entsprechend der Abstrahlcharakteristik des Applikators sind hier noch Verbes-
serungen zu erzielen.

In der Abb. 50 ist die Simulation einer Vierfaser-Applikation in rechteckiger Konfigurati-
on dargestellt. Zum Vergleich ist noch einmal das experimentelle irgebnis fiir eine Laser-
leistung von 4 x5 W (10 min, 16°C) gezeigt. Die simulierte Temperatursenke in der Mitte
der Faseranordnung ist nicht zu erkennen. Das Temperaturprofil einer unsymmetrischen
Faserkonfiguration mit unterschiedlichen Quellstdrken ist in Abb. 51 zu sehen.

Die Berechnungen zeigen, dafl die Modellierung durch Diffusionsapproximation verniinftige
Ergebnisse liefert und eine Alternative zu den Monte-Carlo-Methoden darstellt. Ein Ver-
gleich der Experimente mit den simulierten Werten ist aber nicht sinnvoll, da das Modell
noch nicht ausgereift ist: Insbesondere die Temperaturen in Applikatornihe sind durch-
weg zu hoch berechnet worden. Insofern miifiten die Randbedingungen an den Applika-
toroberflichen auf andere Weise behandelt werden. Auch beziiglich der Intensit&tsvertei-
lung in Fasernihe sollte das Modell modifiziert werden. Mit den entsprechenden Anderun-
gen wird auf der Grundlage dieses Programms eine Simulation der LITT-Behandlung in
Zukunft méglich sein.
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Abb. 51. Simulation eines irreguldren Temperaturprofils (5.1 W, 1.7 W, 3.4 W, 3.4 W; Bestrahlungsdau-

er: 5 min, Ausgangstemperatur: 37°C; Einheit der Koordinatenachsen: mm)
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8 Zusammenfassung und Ausblick

Die vorliegende Arbeit beschiftigte sich mit aktuellen Fragestellungen der Laser-
induzierten Thermotherapie. Dies sind vor allem die Steigerung der Effektivitdt, das heift
die Behandlung grof3volumiger Tumoren mit moglichst geringer Beeintriachtigung des Pa-
tienten, und die Verbesserung einer tumorkonformen Bestrahlung. Um diese Ziele zu errei-
chen, sind Therapiekontrolle und -planung von besonderer Bedeutung. Im Hintergrund der
Studien stand die Untersuchung der Anwendbarkeit der LITT in der Gyndkologie, wobei es
hier eine Reihe von Indikationen gibt (Zwillings-Transfusions-Syndrom, Cervixkarzinom,
Mammakarzinom, Gebdrmutterleiomyom). Die Gréfle von Gebdrmutter-Leiomyomen bei-
spielsweise (bis Kindskopfgrofie) macht deutlich, daf fiir eine Behandlung von grofivolu-
migen Tumoren eine effiziente Laserbestrahlung von Néten ist.

Darum wurde ein Streulichtapplikator aus Quarzgut entwickelt, der auf dem Prinzip der
Volumenstreuung beruht. Das Ziel einer isotropen Abstrahlcharakteristik konnte hierdurch
zwar erreicht werden, die erhoffte Effektivitdtssteigerung durch das effizientere Streuver-
halten im Vergleich zu den bisher verwendeten LITT-Applikatoren blieb aber aus. Dennoch
konnte gezeigt werden, dafl mit diesem neuartigen, leicht herstellbaren Streuapplikator ei-
ne sehr homogene und diesbeziiglich reproduzierbare Bestrahlung von Gewebe moglich ist.
In verschiedenen Arbeitsgruppen wurde mit Hilfe einer Applikatorkiihlung eine deutliche
Vergrofilerung der Koagulationszonen erzielt [Vog98, Rus]. Das hier getestete Kiihlungs-
prinzip des Quarzgutstreuers brachte keine zusétzliche Steigerung an Effektivitit. Kénn-
te die Kiihlung aber so konzipiert werden, dafl die Kiihlfliissigkeit den Streukdrper um-
fliefit, lassen die wissenschaftlichen Verdffentlichungen hierzu eine deutliche Vergréfierung
der induzierten Lision vermuten.

Die Aufgabe einer grofivolumigen Tumorbehandlung kann auch durch die Verwendung von
mehreren Fasern geltst werden. Hierzu wurde ein Multifaser-System entwickelt, das die
gleichzeitige Applikation von bis zu vier Fasern ermdéglicht. Die Gewebeexperimente mit
der Bestrahlung durch zwei LITT-Fasern zeigen an, daf die simultane Applikation eine
deutliche Effektivititssteigerung gegeniiber einer sequentiellen Bestrahlung bedeutet. Es
wurde eine Vergroflerung der Koagulationszone von 60 - 70 % gemessen. Die Vergrofie-
rung des Koagulationsvolumens konnte bei den hier verwendeten Bestrahlungsparametern
auf einen Anstieg um 100% abgeschitzt werden. Ein weiterer Vorteil der simultanen Be-
strahlung ist die Moglichkeit, an einem bestimmten Ort dieselbe Temperaturerhthung der
Einzelfaserapplikation zu erreichen, wihrend das Karbonisationsrisiko an der Applikator-

oberfliche reduziert werden kann.
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Bei Einzelfaser-Bestrahlungen von groflen Tumoren bedarf es sehr langer Behandlungszei-
ten oder sogar mehrerer Therapiesitzungen. Der Einsatz von zusdtzlichen Fasern erlaubt
eine weitere Steigerung der Effektivitdt. Dabei mufi aber vor dem Hintergrund der klini-
schen Anwendung abgewogen werden, ob der instrumentelle Mehraufwand einer minimal-
invasiven Behandlung noch gerecht wird. So gibt es Indikationen, bei denen Multifaser-
Applikationen nicht angebracht sind — beispielsweise die Behandlung eines Hirntumors,
bei der die Zugédnge zum Operationsherd sehr beschrdnkt sind, weil eine Beeintrichtigung
wichtiger Areale vermieden werden mufy. Die Vertffentlichungen zu den Applikationen von
bis zu vier Fasern an zahlreichen Patienten bestitigen jedoch, dafi durchaus die Notwen-
digkeit solcher Bestrahlungstechniken besteht.

Die Experimente mit symmetrischen Faserkonfigurationen zeigen, dafi bei Multifaser-
Anwendungen homogenere Bestrahlungen des Zielvolumens maglich sind. Durch den Uber-
lapp der einzelnen Temperaturverteilungen werden Spitzenwerte mit der Gefahr einer un-
kontrollierbaren Karbonisation vermieden. Am Rand der bestrahlten Volumina fallen die
Temperaturen aber immer noch recht flach ab. Dies liegt an der Wirmeleitung im Gewe-
be und ist somit unvermeidbar. Infolgedessen wird es bei dieser therapeutischen Laserbe-
handlung immer eine ausgeprigte Region im behandelten Organ geben, in dem es zu re-
versiblen Gewebeverdnderungen kommt. Dies ist vor dem Hintergrund einer Therapiepla-
nung unglinstig, da das behandelte Volumen nur abgeschétzt werden kann.

Um diesem Problem entgegenzutreten wurde die Moglichkeit eines quantitativen Tempe-
raturmonitorings evaluiert. Der Schwerpunkt der aktuellen Forschung liegt unbestritten
auf der Erprobung der Therapie-Uberwachungsmethoden mit Hilfe der Magnet-Resonanz-
Tomographie [Ket, Rei, Ols]. In diesem Projekt wurde hierzu eine am Deutschen Krebs-
forschungszentrum entwickelte Methode angewendet, die auf der Bestimmung der T}-
Relaxationszeit mit Hilfe der Saturation-Recovery-TurboFLASH - Sequenz beruht. Diese
erlaubt eine dreidimensionale Temperaturbestimmung in Echtzeit und damit eine poten-
tielle Anndherung an das Ziel, die endgiiltig entstehende Koagulationsnekrose im Voraus
moglichst genau bestimmen zu kénnen. Anhand der in vitro - Gewebestudien an Muskel-
und Lebergewebe des Hausschweins konnte gezeigt werden, dafl die Temperaturbestim-
mung mit einer rdumlichen Auflésung von mindestens 1.0 x 1.0 X 5.0 mm?® und einer
MefBungenauigkeit von 1°C in Muskelgewebe méglich ist (Lebergewebe: 3.3°C). Die Er-
gebnisse lassen sich nicht ohne weiteres auf die in vivo - Situation {ibertragen; insbeson-
dere die schlechtere Temperaturauflésung bei Lebergewebe hat gezeigt, dafi der Blutanteil
eine wichtige Rolle spielt. Abhédngig von der Lokalisation eines Tumors (Bewegungsarte-
fakte bei der MR-Bildgebung im Abdominalbereich) und des Gewebetyps ist aber durch-
aus mit der klinischen Anwendung dieses Verfahrens zu rechnen, da es im schlechtesten
Fall immer noch ein qualitatives Temperatur-Monitoring erlaubt.

Die Moglichkeit der quantitativen MR-Thermometrie gibt erst denjenigen LITT-
Bestrahlungstechniken einen Sinn, welche die Anpassung der Isothermenflichen an das Tu-
morvolumen zum Ziel haben. Eine tumorkonforme Bestrahlung ohne das Vorhandensein
einer genauen Kontrolle der induzierten Temperaturverteilung wire bei diesen thermischen
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Verfahren kaum moglich. Aus der Existenz der Konformations-Strahlenbehandlungen
der Strahlentherapie entstand die Hauptmotivation dieser Arbeit, auch bei der Laser-
bestrahlung eine optimale Anpassung des behandelten Volumen an das Tumorvolumen
zu ermoglichen. Hierzu wurde auch das Multifaser-System entwickelt und unter MR-
Kontrolle in Gewebestudien eingesetzt. Obwohl gezeigt werden konnte, da§ (abweichend
von den konvex geformten Lisionen der Einzelfaseranwendungen) durch die Multifaser-
Bestrahlungstechniken konkave Isothermenflichen erzeugt werden, ist — aufgrund der voll-
kommen anderen physikalischen Wechselwirkungsarten im Vergleich zur Strahlentherapie
— eine Volumenanpassung nur sehr eingeschrénkt mdoglich. Dies liegt in erster Linie an
der Warmeleitung, da nach den Gesetzen der Thermodynamik immer eine gleichméiflige
Wirmeausbreitung stattfindet. Es sollte aber méglich sein, durch zuvor berechnete Varia-
tion der Bestrahlungstechniken wihrend der Therapie (Modulation der Leistung, sequen-
tieller Einsatz der Fasern) dieses Verhalten im Sinne des Behandlungsziels zu verbessern.
In der realen Situation ist durch die Durchblutung eine natiirliche Wirmesenke vorhan-
den, welche die resultierenden Isothermenflichen beeinflussen wird. Die Induzierung volu-
menangepafiter Lisionen muf erst in weiteren in vivo - Studien untersucht werden.

Fiir eine sinnvolle Therapieplanung wird eine Simulation ben&tigt, welche die drei-
dimensionale Temperaturverteilung im Zielvolumen berechnet. Erst neuerdings wer-
den in den fiihrenden Arbeitsgruppen die Untersuchungen hierzu auf die Multifaser-
Bestrahlungstechniken ausgeweitet [Rog99]. Die dreidimensionale Simulation von mehre-
ren Lichtquellen war auch Gegenstand dieser Arbeit. I£s konnte gezeigt werden, daf die Mo-
dellierung der Intensitdtsverteilung durch konsequente Anwendung der Diffusionsapproxi-
mation auch ohne die zeitraubende Berechnung durch Monte-Carlo-Methoden méglich ist.
Das schlechte Laufzeitverhalten des Simulationsprogrammes kénnte durch Lookup-tables
beziiglich der Gewebeparameter und bei entsprechender Speicherkapazitit auch beziiglich
der Intensitdtsverteilung selbst erheblich verbessert werden. Eine Reduktion der Knoten-
punkte des zugrundeliegenden Gitters ist nicht angebracht, da dann die simulierten Werte
nur schlecht mit den Mefidaten {ibereinstimmen. Die Vergréfierung der Zeitintervalle der
Berechnung ist aber bis zu einem gewissen Grade méglich.

Um aus dieser Simulation die Grundlage fiir ein Bestrahlungsplanungsprogramm zu schaf-
fen, miifiten die Randbedingungen und die Intensitdtsverteilung noch genauer behandelt
werden. Aber selbst bei einer Temperaturberechnung, die eine Ubereinstimmung mit den
gemessenen Werten liefert, ist das eigentliche Ziel einer volumenkonformen Bestrahlungs-
planung — die optimale Anpassung der Isothermenflichen — nicht erreicht. Das Problem
148t sich ndmlich ohne Zusatzannahmen nicht invers rechnen, oder in anderen Worten:
Durch die Temperaturdynamik ist es nicht méglich, von einem komplex geformten Iso-
thermenprofil eindeutig auf eine (temperaturabhingige) Intensitdtsverteilung zuriickzu-
schlieflen. Die Erstellung eines Optimierungsalgorithmus fiir die Dosisberechnung wird da-
durch sehr schwierig. Trotzdem haben Simulationen durchaus ihren Sinn, da in einer kli-
nischen Anwendung nach Lokalisation der Applikatoren, noch vor der eigentlichen The-
rapie durch Eingabe der Bestrahlungsparameter in ein Programm verschiedene Szenarien
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durchgespielt werden kénnen. Anders als in der Strahlentherapie mufl aber wihrend der
Behandlungprozedur die Kontrolle mittels Thermometrie gegeben sein, da erst dadurch
der behandelnde Arzt weifl, wann die Therapie zu beenden ist.

Die Behandlung von Tumoren erfolgt in vielen Fillen durch Kombinationstherapien, al-
so z.B. eine Strahlentherapie in Verbindung mit einer Chemotherapie. Nachdem sich die
Laser-induzierte Thermotherapie in verschiedenen klinischen Disziplinen nach und nach
als neues Tumorbehandlungsverfahren etabliert, wird neuerdings auch die Kombination
mit der Strahlentherapie untersucht [Mac]. Dies zeigt, daff die LITT immer neue Anwen-
dungsgebiete findet und sich zu einem gewichtigen Faktor in der Bekdmpfung von Krebs
entwickeln wird.
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