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Einleitung 1

1. Einleitung

1.1. Uberblick

Mit der zunehmenden Lebenserwartung unserer Haustiere durch die stetige Verbesserung der
medizinischen Versorgung wird der praktizierende Tierarzt verstidrkt mit dem Erkrankungs-
spektrum geriatrischer Patienten konfrontiert. Neben verschiedenen altersbedingten Organ-
erkrankungen nehmen Tumorerkrankungen dabei einen entscheidenden Stellenwert ein.
So entwickelt jeder vierte Hund und jede sechste Katze im Laufe ihres Lebens wenigstens
eine Tumorart und noch immer sterben fast 50% aller Hunde, die alter als 10 Jahre sind, an
damit verbundenen Komplikationen (ESVONC, 2006). Gleichzeitig ist die Bereitschaft und
der Wunsch seitens der Tierbesitzer zur Behandlung von Krebserkrankungen so hoch wie nie.
Daher hat die noch junge Wissenschaft der klinischen Onkologie in der Veterindrmedizin im
letzten Jahrzehnt einen enormen Interessensaufschwung erlebt. Eine Weiterentwicklung und
Verfeinerung bestehender Therapieformen und die Aufnahme innovativer Verfahren sollten
daher zentraler Schwerpunkt der veterindrmedizinischen Onkologie sein. Eine fach-
iibergreifende Kooperation mit erfahrenen Forschungseinrichtungen der Humanmedizin kann
hierbei fiir beide Seiten nur von Vorteil sein. Denn auch die humanmedizinische Onkologie
entwickelt sich rapide weiter, da trotz grofer Fortschritte in Fritherkennung und Behandlung
die jdhrliche Zahl an Krebsneuerkrankungen allein in Deutschland bei iiber 400.000
Menschen liegt (GEKID, 2006). Insbesondere bei d&lteren, immunsupprimierten und
polymorbiden Patienten ergibt sich jedoch eine Vielzahl von Problemen beziiglich der
konventionellen chirurgischen Therapie. Daher besteht ein Bedarf an alternativen

Behandlungsoptionen, die eine geringere Morbiditét besitzen.

Insbesondere Nierentumoren werden heutzutage durch hochqualitative Bildgebung
zunehmend im Rahmen von Vorsorgeuntersuchungen diagnostiziert. In bis zu 83% der Fille
geschieht dies inzidentell noch vor dem Auftreten klinischer Symptome (Jayson & Sanders,
1998; Siemer et al., 2000). Seit den 1960er Jahren ist die offene radikale Nephrektomie der
Goldstandard in der Behandlung von Nierentumoren (Robson et al., 1969). Da bei friih-
zeitiger Diagnose der Durchmesser der Raumforderungen noch gering (i.d.R. kleiner als 4
cm) und die Lokalisation randstindig ist, erscheinen vor dem Hintergrund moderner
Operationstechniken invasive offen-chirurgische Therapieverfahren jedoch iiberholt (Uzzo &

Novick, 2001; Roigas & Deger, 2004). Insbesondere bei Patienten mit renaler Insuffizienz,
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bereits erfolgter kontralateraler Nephrektomie, eingeschrinkter Op-Fihigkeit seitens der
Andisthesie, allgemeiner Ablehnung eines chirurgischen Eingriffs und auch bei Kindern mit
multiplen Tumoren (z.B. Hippel-Lindau-Syndrom) ist die Nephrektomie nur bedingt oder gar
nicht moglich. Als Reaktion darauf wurden in geeigneten Féllen organerhaltende
Nierentumorexzisionen durchgefiihrt, deren krebsspezifische Zehnjahresiiberlebensrate
mittlerweile 92% betragt (Fergany et al., 2000). Die Einfithrung lokal gewebedestruierender
Verfahren in die operative Onkologie stellte den nichsten logischen Schritt hin zu echter
minimalinvasiver Therapie dar. Hierbei wird das Tumorgewebe perkutan thermisch abladiert,
d.h. destruiert, nicht jedoch mechanisch entfernt. Das dem Tumor benachbarte Gewebe wird
dabei geschont. Der Abbau des Ablationsvolumens erfolgt im Anschluss durch kérpereigene
Reparationsmechanismen. Die derzeit gingigsten Verfahren sind die Radiofrequenztherapie
(RFA), die Kryotherapie, die laserinduzierte Thermotherapie (LITT) und die Behandlung mit
hochenergetischem fokussiertem Ultraschall (HIFU). Die interstitielle Applikation von
hochfrequentem Wechselstrom wird als Radiofrequenztherapie (RFA) bezeichnet. Die
angestrebten Temperaturen von mehr als 45°C im Tumorgewebe werden iiber eine perkutan
eingefiihrte, zumeist gekiihlte Elektrode erreicht (Pavlovich et al., 2002; Gervais et al., 2005).
Die RFA ist die momentan meist genutzte thermische Ablationsform. Die élteste und am
besten erforschte thermische Ablationstechnik, die Kryotherapie, hingegen beruht auf einer
kélteinduzierten Gewebenekrose, die durch wiederholte Gefrier-Auftau-Zyklen erzielt werden
kann. Auch hier wird die Kryosonde perkutan eingefiihrt und muss eine Mindesttemperatur
von ca. -20°C muss erreicht werden (Gill et al., 1998; Shingleton & Sewell, 2001). Die
Erfahrungen der laserinduzierten Thermotherapie (LITT) beschrianken sich hauptsidchlich auf
Lebertumoren (Vogl et al., 2004; Mack et al., 2005), jedoch riickt auch die Behandlung von
Nierentumoren zunehmend in das Interesse der Forschung (de Jode et al., 1999; Hécker et al.,
2005). Bei diesem Verfahren wird wiederum die Lasersonde perkutan bis in das Zentrum des
Tumors vorgeschoben und bis in zytotoxische Temperaturbereiche erhitzt. Bei allen drei
genannten Therapieformen besteht jedoch — trotz ihres minimalinvasiven Charakters — die
theoretische Gefahr einer Tumorzellverschleppung iiber den Stichkanal der Sonde und
problematischer Blutungen durch akzidentielle Punktierung groferer Gefdlle (Herts & Baker,
1995).

FEinzig die HIFU-Therapie erfiillt die Vision einer vollig nichtinvasiven Therapiemodalitt.
Hierbei werden Ultraschallwellen hoher Intensitdt in das Gewebe der sog. Vorlaufstrecke

(d.h. zwischen Ultraschallquelle und Tumor) eingestrahlt, welches sie ohne Wirkung
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passieren. Erst im Zielbereich treffen sie in einem Fokus zusammen, wo die akustische
Leistung als thermische und mechanische Leistung an das Tumorgewebe abgegeben wird. Da
hierdurch Temperaturen von iiber 65°C erreicht werden, fiihrt dies innerhalb von
Sekundenbruchteilen zum sofortigen irreversiblen Zelluntergang durch Koagulation und
Denaturierung der Zellproteine. Dabei ist der Temperaturgradient zwischen Fokusbereich und
umliegendem Gewebe so steil, dass scharf vom unbehandelten Gewebe abgegrenzte
Ablationszonen erzielt werden (Chen et al., 1993a). Dieser Vorgang ist nicht tumorspezifisch,
sondern kann fiir verschiedenste Tumorarten angewendet werden. Da es sich bei den
Ultraschallwellen nicht um ionisierende Strahlung handelt, kann die Behandlung bei Bedarf
beliebig oft wiederholt werden. Neben dem kurativen Ansatz ist daher ebenso ein palliativer

zur Verbesserung der Lebensqualitéit moglich.

Erste Untersuchungen mit fokussiertem Ultraschall wurden bereits in den 1950er Jahren
durchgefiihrt und tiber die Jahrzehnte nie ganz aus den Augen verloren (Fry, 1954; Fry et al.,
1954; Lele, 1967; Linke et al., 1973; Peron et al., 1983). Jedoch flammte das Interesse erst
mit der Etablierung zuverlédssiger bildgebender Techniken wie der Computertomographie
(CT) und der Magnetresonanztomographie (MRT) in den 1990er Jahren wieder auf. Seither
untersuchen Forschergruppen weltweit die Anwendbarkeit von HIFU zur Behandlung von
Neoplasien der verschiedensten Organsysteme (ter Haar et al., 1989; Madersbacher et al.,
1995; Vaezy et al., 2000; Wu, 2006). Trotz aller Fortschritte hat die HIFU-Therapie jedoch
ihren experimentellen Charakter behalten (Illing et al., 2005).
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1.2. Aufgabenstellung

Ziel der vorliegenden Arbeit ist es daher, Wirkungsmechanismen der fokussierten

Ultraschallchirurgie unter standardisierten experimentellen Bedingungen zu iiberpriifen.

Folgende Fragen sollten beantwortet werden:

10.

11.
12.

13.

Ist das Modell der isolierten perfundierten Schweineniere geeignet, standardisiert
Untersuchungen mit HIFU durchzufiihren und sind die Ergebnisse valide?

Welche makroskopischen und mikroskopischen Effekte hat HIFU auf porcines
Nierengewebe?

Werden nachweislich alle Zellen des Zielvolumens irreversibel geschidigt?

Ist eine Steuerung der Lisionsgréfe iiber eine Variation der Ultraschallparameter
(elektrische Leistung, Pulsdauer und Behandlungsintervall) moglich?

Welchen Einfluss haben die Gewebeparameter (Organtemperatur, Perfusion und
Gewebsspannung) auf die Lasionsgrofle?

Ist es moglich, konstant homogene Lésionsareale von klinisch relevanter Grofle zu
erzeugen?

Auf welche Weise interagieren dabei die Einzelldsionen miteinander?

Welche Vor- und Nachteile haben bauartlich verschiedene HIFU-Systeme?

Welchen Einfluss hat die Zusammensetzung des Gewebes der Vorlaufstrecke auf die
Ablationseffizienz?

Ist das abladierte Gewebevolumen zuverldssig durch die MRT morphologisch
erfass- und vermessbar?

Andert sich das Perfusionsmuster des abladierten Gewebeareals?

Welche Auswirkungen hat die HIFU-Beschallung auf die parenchymalen
Blutgefife?

Ist eine rdumliche und zeitliche Visualisierung der Entstehung von HIFU-Lésionen

in einem transparenten gewebedhnlichen Ultraschallphantom mdglich?
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2. Literaturiibersicht

2.1. Grundlagen

Ein Verstindnis der physikalischen Eigenschaften des Ultraschalls ist Voraussetzung fiir eine
iiberlegte und erfolgreiche klinische Anwendung. Dieser Abschnitt soll daher einen kurzen
Uberblick iiber die wichtigsten physikalischen Prinzipien und KenngroBen des Ultraschalls
geben.

Unter Ultraschall versteht man generell mechanische Vibrationen oberhalb der menschlichen
Horgrenze (>16 kHz). Ultraschall wird durch das Anlegen einer hochfrequenten
Wechselspannung an piezoelektrisches Material erzeugt. Dieses oszilliert in der Folge in der
gleichen Frequenz, die der zugefiihrte Stromfluss aufweist. Die entstandene Ultraschallwelle
kann verschiedenste Gewebe durchlaufen und verursacht wechselnde Zyklen erhdhten und
erniedrigten Druckes (Kompression und Expansion). Innerhalb von Wasser und

Weichteilgewebe breitet sich der Schall als Longitudinalwelle aus.

Fiir die Anwendung steht ein breites Spektrum verschiedenster Frequenzen zur Verfiigung. So
wird niederfrequenter Ultraschall hauptsidchlich industriell zur Reinigung, Wasser-
aufbereitung oder flir SchweiBarbeiten eingesetzt (Mason, 1998). Diagnostischer Ultraschall,
der weltweit eine bedeutende Rolle im klinischen Alltag spielt, bewegt sich in
Frequenzbereichen zwischen 1-20 MHz. Widhrend bei der diagnostischen Anwendung
Wechselwirkungen mechanischer oder thermischer Art mit dem Korpergewebe vermieden
werden, sind sie in der therapeutischen Nutzung des Ultraschalls von entscheidender
Bedeutung. So werden mechanische Effekte zur Lithotripsie und in abgeschwichter Form in
der Physiotherapie zur Behandlung von Entziindungszustinden eingesetzt. Die thermischen
Effekte finden ebenfalls in der Physiotherapie und mit zunehmendem Interesse auch in der
Onkologie Verwendung. Hierbei werden in der Regel Frequenzen zwischen 0,8 und 3,5 MHz

appliziert.
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2.2. HIFU und FUS

Durch die Fokussierung von Ultraschallwellen hoher Leistung auf einen einzigen Punkt
lassen sich die so generierten groflen akustischen Energiewerte gezielt dazu nutzen, hohe
Temperaturen zu erzeugen. Die scharfe Biindelung von Ultraschallwellen ermdglicht es,
Gewebe so prizise zu zerstoren, dass die Ubergangszone zwischen zerstortem und intaktem
Gewebe nur einige Zellschichten betrdgt und damit die gleiche Genauigkeit wie die
chirurgische Schnitttechnik aufweist (ter Haar, 1995). Aufgrund dieser rdumlichen Prizision
wird das Verfahren auch fokussierte Ultraschallchirurgie (FUS, engl. ,,focused ultrasound
surgery”) genannt. Der hierbei applizierte hochenergetische fokussierte Ultraschall wird

HIFU (high intensity focused ultrasound) abgekiirzt.

2.2.1. Die Erzeugung von HIFU

Um die bendtigten, sehr hohen Schallleistungen erzeugen zu konnen, miissen in den
Wandlern fiir therapeutischen Ultraschall spezielle Piezokeramiken (z.B. Bleizirkonat-
Titanat) verwendet werden. Diese Keramiken kénnen nicht nur in Eigenresonanz, sondern
auch mit hoheren Frequenzen betrieben werden. Die Frequenz der Wandler liegt zwischen
0,5 und 10 MHz und richtet sich nach der gewiinschten Eindringtiefe in das Gewebe, da sich
die Wellenlénge gegensinnig zur Frequenz dndert. So kdnnen z.B. transrektale Applikatoren
zur Behandlung der Prostata mit einer hoheren Frequenz betrieben werden, als extrakorporale
Applikatoren zur Behandlung abdominaler Organe, da sich das Zielvolumen ndher am
Wandler befindet. Generell werden HIFU-Wandler mit einer elektrischen Leistung von bis zu
mehreren 100 W betrieben, um im Gewebe Fokusintensititen von mehreren kW/cm? erzeugen

zu konnen. Die Fokussierung der Ultraschallwellen kann auf verschiedene Arten erfolgen

(vel. Abb. 1).

Die einfachste Art der Fokussierung stellen geformte, sphérische Piezokeramiken dar, die den

Schall direkt biindeln. Der Fokus einer solchen Quelle liegt in der Zentralachse, nahe dem
Krimmungsmittelpunkt des Kugelausschnittes. Mit dieser Methode kdnnen scharf definierte
Behandlungsbereiche erzielt werden, jedoch besteht keine Flexibilitit in Bezug auf die Tiefe
des Fokuspunktes im Gewebe (z.B. Foster et al., 1993; Damianou & Hynynen, 1994; Vaezy
et al., 2000).
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In der Crossed Beam Technik werden mehrere kleine plane oder sphérische Piezokeramiken

derart rdumlich angeordnet, dass eine Kreuzung der Einzelstrahlen im Fokuspunkt erfolgt.
Dies erlaubt eine groBere Flexibilitit beziiglich der Behandlungstiefe und des
Behandlungsvolumens. Jedoch reduziert die Vergroerung des Applikators die

Ankopplungsfahigkeit (z.B. Vallancien et al., 1993; Chauhan et al., 2001).

Durch die Verwendung akustischer Linsen in Kombination mit planen Ultraschallwandlern

konnen verschiedenste Fokusdistanzen und -grofen realisiert werden. Die Linsen bestehen
iblicherweise aus Materialien, die eine hohere Schallausbreitungsgeschwindigkeit als Wasser
aufweisen (z.B. verschiedene Kunststoffe und Aluminium) und sind konkav geformt. Ein
Nachteil der Linsensysteme liegt in der Schallabsorption durch das Linsenmaterial

(z.B. Yangetal.,, 1991; Chen et al., 1993a; Wu et al., 2001).

Eine weitere Moglichkeit der Fokussierung stellt die Verwendung eines paraboloiden
Reflektors dar. Hierbei wird der Ultraschall von einem zylinderformigen Piezoelement
erzeugt, das im Zentrum eines Hohlspiegels positioniert ist. Dieser biindelt die erzeugten
Ultraschallwellen auf seiner Zentralachse im Zielfokus. Mit dieser Technik kénnen sehr hohe
Intensititswerte im Gewebe erzielt werden. Eine Einschrankung stellt die relative GréBe des

Applikators dar (z.B. Kéhrmann et al., 2002b).

Die hochste Flexibilitdt bieten die Phased Array Ultraschallwandler. Diese bestehen aus

vielen einzelnen Piezokeramiken, die, mit eigener Phase und Amplitude, getrennt
voneinander betrieben werden konnen. Dies bietet mehrere Vorteile gegeniiber den zuvor
genannten Wandlertypen, deren Schallfeldgeometrie unverdnderlich ist. So kann die
Fokusgrofle individuell und optimal an das zu abladierende Tumorvolumen angepasst und bei
Bedarf wihrend der Behandlung nachjustiert werden. Die getrennte Ansteuerung der
Einzelelemente ermoglicht weiterhin eine Korrektur der Fokusverschiebung durch
Gewebegrenzschichten entlang des Schallweges. Diese Korrektur erfolgt rein elektronisch,
d.h. eine Bewegung des Wandlers selbst ist nicht ndtig. Ein Nachteil dieses Wandlertyps ist
allerdings, dass sehr groBe Aperturdurchmesser noétig sind, um die erforderlichen
Intensititswerte im Zielvolumen zu erreichen. Dies hat zur Folge, dass die
Ankopplungsfenster entsprechend grof3 sein miissen, was deren Anzahl deutlich einschrankt.
Weiterhin steigen dadurch auch Baukomplexitit und Herstellungskosten (z.B. Fan &
Hynynen, 1995; Curiel et al., 2002; Hynynen et al., 2004).
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Fokussiedinse
"

Planer Schallwandler mit
Fokussierlinse

Phased Amay Element
B T L R R T h,

Zylindrischer Schallwandler mit
Reflekbor

Abb. 1: Schematischer Aufbau von HIFU-Ultraschallwandlern fiir die Erzeugung hochenergetischer
fokussierter Ultraschallfelder (Jenne et al., 2003)

Die wichtigsten Eigenschaften der Ultraschallwandler sollen im Folgenden als Ubersicht

dargestellt werden (ter Haar, 1986; Fry, 1993).

Aperturdurchmesser: Eine Verkleinerung bewirkt bei gleicher Fokusdistanz eine

starkere Oberflichenbelastung der Haut.

Aperturwinkel: Eine Vergroferung fiihrt zu einer grofleren Fokusdistanz (Brennweite)
Fokusbreite: Diese definiert sich als Halbintensitétsstrahlbreite -6 dB-Isobare bei
halbem axialem Druck des Fokusbereiches. Ihr Wert entspricht etwa dem Wert einer
Wellenlédnge.

Fokusldnge: Diese stellt die axiale Ausdehnung des Fokusbereiches dar. Thr Wert
entspricht etwa dem achtfachen Wert einer Wellenlédnge.

Frequenz: Diese hat Einfluss auf die Fokusausdehnungen (je hoher die Frequenz,
desto kleiner der Fokus), die Eindringtiefe (je hoher die Frequenz, desto geringer die
Wellenldnge) und den Grad der Absorption im Gewebe (je hoher die Frequenz, desto
hoher die Absorption). Thr Wert liegt in einem Bereich zwischen 0,5 und 10 MHz.
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2.2.2. Das Prinzip der Ultraschallchirurgie

Bei der extrakorporalen Anwendung von HIFU werden hochenergetische fokussierte
Ultraschallwellen iiber die intakte Haut in den Korper eingekoppelt. Sie durchlaufen das
Gewebe bis zum Zielfokus (die sog. Vorlaufstrecke) ohne dieses zu schddigen. Durch die
hohe Energie im Schallfokus wird das Gewebe innerhalb von Sekundenbruchteilen zerstort.
Der koagulierte Bereich wird als Thermoldsion (kurz Ldsion) bezeichnet. Dieser ist i.d.R.
langsoval und besitzt die Form eines Rotationsellipsoids. Die GroBe variiert je nach HIFU-
System und applizierter akustischer Leistung, liberschreitet eine Liange von 15 mm und eine
Breite von 5 mm bislang jedoch nicht, sondern weist meist sogar nur etwa die Gréfe eines
Reiskorns auf. Da das zu zerstérende Tumorvolumen i.d.R. deutlich groBer ist, als das in einer
einzelnen Beschallung zerstorbare Areal, muss es durch ein Raster von aneinander gereihten
zahlreichen Einzelbeschallungen liickenlos abgedeckt und zerstort werden (s. Abb. 2). Die
Sicherheit fiir das umliegende Gewebe konnte sowohl histologisch (Chen et al., 1993a), als

auch durch Temperaturmessungen (Malcolm & ter Haar, 1996) bewiesen werden.

Schallwandler

Wandlerverschiebung

Gewebe

Wandlerverschiebung

Abb. 2: Prinzip der FUS: Therapieraster einzelner Lasionen zur liickenlosen Abdeckung des
Zielvolumens (Jenne et al., 2003)



Literaturiibersicht 10

Der Ablauf der Therapie folgt i.d.R. einem festgelegten Schema. Nach der Lagerung des
Patienten wird die optimale Positionierung des HIFU-Schallkopfes fiir das jeweilige
therapeutische Ziel ermittelt. Wichtig ist hierbei eine stabile Ankopplung des Schallkopfes an
die Haut des Patienten, um einen Verlust von akustischer Energie und eine unerwiinschte
Erwarmung bzw. Verbrennung der Haut zu verhindern. Durch hochauflosende Bildgebung
(diagnostischer Ultraschall, Computertomographie oder Magnetresonanztomographie) wird
die Positionierung bestétigt und ein Therapieplan erstellt. Anhand dieses Planes wird mit
vorher festgelegten Beschallungsparametern (Schallintensitidt, Beschallungszeit und
Behandlungsintervall) behandelt und das Ablationsareal entweder zeitgleich oder direkt im
Anschluss an die Therapie dargestellt, quantifiziert und mit dem geplanten Zielvolumen
verglichen. Trotz groBer Fortschritte bleibt eine zuverldssige Bildgebung bis heute eine grof3e

Einschrinkung der FUS (Damianou, 2004).

2.3. Wechselwirkungen zwischen Ultraschall und biologischem Gewebe

Eine Aufgabe der Therapieplanung im Rahmen der FUS ist die Bestimmung der notwendigen
Ultraschallleistung. Um diese bestimmen zu kdnnen, miissen die akustischen Parameter des
zu beschallenden Gewebes bekannt sein. In Tab. 1 sind die wichtigsten akustischen Parameter
fiir verschiedene Gewebearten wiedergegeben. Bei Wechselwirkungen zwischen Ultraschall-
wellen und biologischem Gewebe konnen thermische und mechanische Effekte, sowie
Kavitationen und nichtlineare Effekte auftreten. Als Reaktion auf die Behandlung bildet sich
im Gewebe eine homogene Koagulationsnekrose aus (Wu et al., 2001), die in der Folge nach
entziindlichen Prozessen durch Granulationsgewebe ersetzt wird (Chen et al., 1993a). Bereits
2 Wochen nach der Behandlung bildet sich peripher proliferatives Ersatzgewebe, das im
weiteren Verlauf graduell durch fibrotisches Narbengewebe ersetzt wird und damit eine

Verringerung des urspriinglichen Volumens bewirkt (Kennedy, 2005).
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Gewebe Geschwindigkeit Dichte Impedanz Dimpfung
m/s kg/m’ 10° kg/m” s Np/m
Brust 1450-1570 1020 1,49 6—-13
Fett 1400-1490 921 1,29-1,37 5-9
Haut 1498 1200 1,80 14—-66
Hirn 1516—1575 1030-1044 1,56—1,62 4-29
Knochen 1500-3700 1380-1810 3,75-7,38 150-350
Leber 1540-1640 1060 1,7-1,74 9,2-16,2
Lunge 470-658 400 0,188-0,263 430-480
Muskel 1508—-1630 1070-1270 1,61-2,07 4,4-v15
Niere 1564—-1640 1040 1,62—1,71 3-10
Sehne 1750 1110-1120 1,9-2,1 30-70
Wasser 1483 998 1,48 25%10°°

Tab. 1: Akustische Eigenschaften von Sadugetiergewebe bei 37°C und 1 MHz. Zum Vergleich sind
die akustischen Parameter von Wasser bei 20°C angegeben (Wilzbach Divkovi¢, 2005)

2.3.1. Thermische Effekte

Ultraschallwellen werden in biologischem Gewebe absorbiert und die akustische Energie in
Wirme umgewandelt. Der Temperaturanstieg fithrt zu einer Dysbalance des thermischen
Gleichgewichts. Ein Wérmeverlust erfolgt hauptsachlich durch Konduktion in das umliegende
Gewebe und Konvektion durch den vorbeistromenden Blutfluss. Die zellulire Homoostase
kann bei geringen Temperaturerhdhungen bis 40°C noch aufrechterhalten werden. Bereits
moderate Erhohungen bis 45°C lassen Zellen empfinglicher fiir andere Noxen, wie z.B.
Chemotherapeutika oder Radiatio, werden (Overgaard & Overgaard, 1987). Bei 46°C treten
nach 60 min (Larson et al., 1996), bei 50°C bereits nach 46 min (Goldberg et al., 1996),
irreversible Zellschdden auf. Generell ldsst sich sagen, dass ein Temperaturanstieg von nur

1°C die erforderliche Behandlungszeit halbiert (Sapareto & Dewey, 1984). Ubersteigt die
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Temperaturexposition des Gewebes eine gewisse Grenze (ca. 65°C) erfolgt so nahezu
augenblicklich eine Koagulation der Zellproteine, die zu irreversiblen Schiden von Enzymen
und Nukleinsdurekomplexen fithrt (Thomsen, 1991). Zellen, die derartige thermale
Schadigungen erfahren, bilden i.d.R. in den folgenden Tagen eine Koagulationsnekrose aus.
Temperaturen liber 105°C jedoch fiihren zu einer Verkochung und Vaporisation des
Gewebewassers und einer Karbonisation des Gewebes. Diese Prozesse wirken sich fiir
gewohnlich nachteilig auf den Ablationsprozess aus, da sie die Energielibertragung auf das
Gewebe verlangsamen und erniedrigen (Goldberg et al., 1996). Daher ist es entscheidend, im

Zielvolumen Temperaturen zwischen 65 und 100°C zuverléssig zu erreichen.

2.3.2. Mechanische Effekte, Kavitationen und nichtlineare Effekte

Unter Kavitation versteht man die Entstehung und Aktivitdt von Hohlrdumen (Blasen) als
Reaktion auf ein Ultraschallfeld (s. Abb. 3). Man unterscheidet zwischen stabilen und
transienten Kavitationen. Stabile Kavitationen sind bereits im Gewebe vorhandene
Gasblédschen, die im Ultraschallfeld schon bei geringen Amplituden zu erzwungenen
Schwingungen angeregt werden. Der negative Teil der akustischen Druckwelle 16st weiteres
Gas aus dem Zellwasser, welches zum Hohlraum hin diffundiert. Da die Diffusionsrate
proportional zur GréBe des Hohlraumes zunimmt, wird in der Uberdruckphase weniger Gas
zurlick in Losung gebracht und die Blase wichst. Der alternierende Druckwechsel des
Ultraschallfeldes ldsst diese Gasblasen oszillieren und akustische Energie im Wechsel
absorbieren und wieder abgeben. Weiterhin konnen Gasblasen Mikrostrome in ihrer
Umgebung hervorrufen, die potentiell zellschiddigend sind (Hynynen, 1990). Transiente
Kavitationen entstechen meist bei hoheren Amplituden, wenn die sog. Kavitationsschwelle
iiberschritten wird. Die Blasen beginnen sich im Oszillieren zu destabilisieren und fallen
letzten Endes im sog. Blasenkollaps in sich zusammen. Die dabei entstehenden Scherwellen
tiben grofBen mechanischen Stress auf das umliegende Gewebe aus und fiihren nicht selten zu
mikroskopisch und z.T. makroskopisch sichtbaren Substanzdefekten und Gewebeldchern
(sog. Kavititen). Beim Blasenkollaps werden aullerdem grof3e Energiewerte freigesetzt und
somit sehr hohe lokale Temperaturen (~ 10°K) erreicht (ter Haar, 2001). Dies kann zur
Bildung chemisch aktiver freier Radikale fiihren, die toxisch auf das Gewebe einwirken.
Wihrend der HIFU-Beschallung konnen unkontrollierte Kavitationen zu Abberationen von

Form, Grofle und Lokalisation der induzierten Thermoldsionen fithren und sollten daher
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vermieden werden (Chapelon et al., 2000). Die Vorhersagbarkeit akustischer Kavitationen ist
bis dato nur mit hohem technischem Aufwand und nur sehr bedingt moéglich. Ergebnisse aus
In-vivo-Versuchen von Hynynen et al. deuten zwar an, dass rdumliche Spitzenintensititswerte
von etwa 3000 W/cm® (bei einer Frequenz von 1,7 MHz) als Schwellenwert fiir die Bildung
von Kavitationen angenommen werden konnen, doch sind die Bedingungen, die zum
Auftreten akustischer Kavitationen fithren, bis heute nicht abschlieBend geklart (Hynynen,
1991). Mit zunehmender applizierter Energie treten zusétzlich sog. nichtlineare Effekte auf,
da die Schallgeschwindigkeit ebenfalls zunimmt. Dadurch steilt sich die Wellenfront auf,
bewegt sich im Druckmaximum schneller fort als im Druckminimum und nimmt eine
Sdgezahnform an. Fiir die Ausbildung dieser nichtlinearen Effekte sind mehrere Faktoren
verantwortlich: der Intensititswert, die zuriickzulegende Entfernung, Viskositdt und Dichte
des Mediums und die verwendete Frequenz. Eine Erh6hung eines dieser Parameter zieht eine
Erhohung der nichtlinearen Effekte und hoherharmonische Frequenzen nach sich, die leichter
vom Gewebe absorbiert werden (Watkin et al., 1996b). In der Konsequenz steigt die
Temperatur lokal stirker an und konnte so zur Steigerung des ablativen Erfolgs genutzt

werden (Wilzbach Divkovi¢, 2005). Andererseits sinkt mit steigender Temperatur die

Kavitationsschwelle und konnte zu unerwiinschten Deformationen der Thermolidsionen

fihren.

Abb. 3: Stroboskopische Aufnahme von Kavitationsbldschen (Debus et al., 1999)
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2.3.3. Einfluss des Gewebes der Vorlaufstrecke

Gewebegrenzschichten und Gewebeinhomogenititen auf dem Weg der Ultraschallwellen vom
Wandler bis zum Zielfokus konnen diese abschwichen oder ablenken und das
Ablationsergebnis so verschlechtern. So werden Schallwellen beim Durchtritt durch jedes
Medium, das die Kriterien einer idealen Homogenitdt nicht vollstindig erfiillt, zu einem
gewissen Anteil absorbiert und in Wéirme umgewandelt (Marberger et al., 2005).
Unterschiedliche prozentuale Anteile an Protein- und Lipidgehalt fiihren zu z.T. groBen
Impedanzunterschieden zwischen verschiedenen Gewebearten. Als Konsequenz kommt es an
Grenzflichen zu Reflexion und Brechung von Ultraschallwellen. Diese Impedanzspriinge
fihren zu einem Energieverlust durch Aufweitung des Ultraschallstrahls und unter
Umstdnden zu Lésionen an unerwiinschten Stellen (Fry, 1993). Besonders deutlich treten
diese beiden Erscheinungen bei Weichteil-Knochen- und Weichteil-Luft-Grenzen zu Tage,
denn Impedanzsprung und Absorption machen es schwierig bis unmdoglich, Organe hinter
Knochen oder luftgefiillten Kompartimenten diagnostisch und therapeutisch mit Ultraschall
zu erreichen (Cittadini & Martinoli, 1995). Durch starke Absorption konnen sogar thermische
Schiaden am Knochengewebe (Kennedy et al., 2003a) bzw. Schiadigungen benachbarter
luftgefiillter Organe (Chapelon et al., 1992a; Vaughan et al., 1994) auftreten. Auch scheinen
Gewebegrenzflichen einen Ort mit erhohter Kavitationswahrscheinlichkeit darzustellen
(Damianou, 2004). Diese Gegebenheiten miissen bei der Therapieplanung beriicksichtigt
werden und schrianken die Zahl der therapierbaren Organsysteme ein. Doch technische
Weiterentwicklungen bei Echoenzephalographie und transkranialem Doppler-Ultraschall
lassen hoffen, dass in naher Zukunft auch Knochengewebe durchdrungen werden kann
(Cittadini & Martinoli, 1995). Erste Erfolge in diesem Bereich wurden bereits publiziert
(Wu et al., 2001; Hynynen et al., 2006).

2.4. Anwendungsmoglichkeiten, experimentelle Untersuchungen und

Klinische Studien zu HIFU

2.4.1. Riickblick

Die ersten Untersuchungen beziiglich der Potentiale des HIFU wurden 1942 von Lynn et al.

verdffentlicht (Lynn et al., 1942). IThnen gelang es zwar, tiefer gelegene Lasionen in Gehirnen
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von Hunden und Affen zu induzieren, jedoch stellte sich die geschlossene Schéadeldecke als
uniiberbriickbares Hindernis heraus. Dennoch konzentrierte sich das Hauptinteresse in den
1950er Jahren auf die Behandlung neurologischer Erkrankungen wie des Morbus Parkinson.
Fry et al. waren mit ihrer Apparatur in der Lage, an ausgewahlten Lokalisationen im Gehirn
von Versuchstieren gut abgegrenzte und reproduzierbare Ldsionen zu erzeugen, ohne das
dariiber liegende Gewebe sichtbar zu schiadigen (Fry et al., 1954). Zwischen 1958 und 1960
wurden in den USA rund 50 Morbus-Parkinson-Patienten mit HIFU behandelt (Fry & Fry,
1960). Obwohl die Behandlung erfolgreich war, war eine Kraniotomie ndtig und der Erfolg
nur kurzzeitig. Zeitgleich wurde eine medikamentdse Therapie fiir Morbus Parkinson
eingefiihrt, so dass eine derart invasive Therapie nicht mehr zu rechtfertigen war und der
fokussierte Ultraschall zuriick in die Laboratorien relegiert wurde. Von dort aus folgten
grundlegende Untersuchungen zu Dosimetrie, Lédsionsentstehung und ihren Abhéngigkeiten
sowie den Wechselwirkungen mit biologischem Gewebe (Astrom et al., 1961; Basauri &
Lele, 1962; Takeuchi, 1965). Zwar wurde die Technologie nie vollstindig aufgegeben und
weitere  Untersuchungen beziiglich verschiedenster ~Anwendungsmoglichkeiten von
fokussiertem Ultraschall durchgefiihrt (Purnell et al., 1964; Linke et al., 1973; Fry & Johnson,
1978; Lizzi et al., 1984), jedoch kam echtes Interesse erst in den 1990er Jahren wieder auf, als
das Potential zur Behandlung von Neoplasien erkannt wurde. Seither verbreitert sich das

Spektrum der moglichen Anwendungen zusehends.

2.4.2. Experimentelle Untersuchungen und klinische Studien

Im Folgenden soll ein kurzer Uberblick iiber die wichtigsten Untersuchungsbereiche der

letzten zwei Jahrzehnte gegeben werden.

Prostata

Der erste klinische Anwendungsbereich waren gutartige (benigne Prostatahyperplasie BPH)
und bosartige (Prostatakarzinom) Neoplasien der Prostata (Gelet et al., 1993; Bihrle et al.,
1994; Madersbacher et al., 1994; Mulligan et al., 1997; Nakamura et al., 1997; Chaussy &
Thuroff, 2001; Curiel et al., 2002; Uchida et al., 2006). Die Ankopplung erfolgt hierbei
transrektal bzw. perineal. Wie bei neuen Techniken {iblich, gab es eine Lernkurve beziiglich
der Anwendung, der technische Verbesserungen folgten. So wurden die klinischen Resultate

und das Sicherheitsprofil iiber das letzte Jahrzehnt stetig verbessert. Madersbacher et al.
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stellten jedoch in einer 4-Jahres-Studie fest, dass von 98 behandelten BPH Patienten 43,8%
eine zweite Behandlung bzw. eine transurethrale Resektion der Prostata (TURP) innerhalb
von 4 Jahren benétigten (Madersbacher et al., 2000). Die hauptséchliche Einschrinkung der
Therapie scheint zu sein, dass die Prostata nur unvollstindig desobturiert wird und die
Symptome weiterhin bestehen bleiben (ter Haar, 2001). So scheint es zum jetzigen Zeitpunkt
unwahrscheinlich, dass sich die HIFU-Therapie als echte Alternative zur TURP bei der
Behandlung der BPH durchsetzen wird (Kennedy et al., 2003b). Andererseits weist die HIFU-
Behandlung eine weit geringere Morbiditdt auf als eine TURP und kann sowohl wiederholt,
als auch mit anderen Therapiemodalitdten kombiniert werden (Blana et al., 2004). Daher ist
ein Einsatz zur Behandlung des Prostatakarzinoms von groBBerem Interesse. Insbesondere fiir
Patienten, die nicht operationsfdhig sind, keinen operativen Eingriff wiinschen oder ein
lokales Tumorrezidiv aufweisen, ist die HIFU-Therapie eine vielversprechende Alternative.
Neuere Kurzzeitstudien zeigen eine negative Biopsierate bei 87% und keine Erhéhung des
PSA- (prostataspezifisches Antigen) Wertes bei 84% von 2000 behandelten Patienten nach
einem Jahr (Chaussy et al., 2002). So konnte sich die HIFU-Therapie in den kommenden

Jahren zunehmend fiir genannte Patienten etablieren.

Leber

Da die Leber haufig Lokalisation von Metastasen ist und es sich um ein groBes, gut
zugingliches parenchymatdses Organ handelt, bestand von Anfang an grofles Interesse,
Neoplasien der Leber mit HIFU zu behandeln. In zahlreichen Tierstudien wurde die Wirkung
fokussierter Ultraschallwellen auf gesundes und tumortragendes Lebergewebe untersucht
(ter Haar et al., 1991; Sibille et al., 1993b; Prat et al., 1995). Doch trotz der grolen Zahl an
Untersuchungen im Tierversuch gibt es erst in neuester Zeit auch klinische Studien. So
konnten in China bereits 55 Patienten (Wu et al., 2004a) und in GroBbritannien 22 Patienten
(Illing et al., 2005) mit z.T. inoperablen Hepatokarzinomen bzw. Lebermetastasen behandelt
werden. Die Ergebnisse sind viel versprechend, jedoch fehlen bislang Daten beziiglich
tumorfreier Uberlebensraten. Eine Einschrinkung scheint die lange Therapiedauer (z.T.
mehrere Stunden) darzustellen, die jedoch durch eine Kombination mit transarterieller
Embolisation u.a. gelost werden konnte (Wu et al., 2005). Insgesamt iiberzeugt die HIFU-
Therapie durch geringere Morbiditits- und Mortalitdtsraten gegeniiber der konventionellen

chirurgischen Intervention.
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Brust

Das invasive Mammakarzinom ist das hédufigste Krebsleiden bei Frauen mit einem
Lebensrisiko von 1:10 (Landis et al., 1999). Die meisten Frauen konnen heutzutage zwar
brusterhaltend operiert werden, jedoch ist zur Verbesserung der Prognose zusitzlich eine
adjuvante Radiatio, Chemotherapie und/oder Hormontherapie notwenig. Da es jedoch auch
Patientinnen gibt, die aus medizinischen Griinden nicht operiert werden kdnnen oder wollen
und die weibliche Mamma durch ihre exponierte anatomische Lokalisation optimale
Ankopplungseigenschaften aufweist, riickte die Behandlung des Mammakarzinoms durch
HIFU in den Blickpunkt des wissenschaftlichen Interesses. Wahrend in Europa und den USA
bisher 12 Patientinnen in klinischen Studien behandelt wurden (Huber et al., 2001; Hynynen
et al., 2001), konnten in Asien bereits 48 Frauen einer HIFU-Therapie unterzogen werden
(Wu et al., 2003a). In allen drei Studien zeigte sich, dass HIFU sicher durchfiihrbar war. Die

vollstindige Tumorremissionsrate betrug bis zu 80%. Langzeitstudien fehlen jedoch bis dato.

Niere

Die Therapie des Nierenzellkarzinoms mittels HIFU geriet bereits Anfang der 1990er Jahre
ins Visier des wissenschaftlichen Interesses. Neben Ex-vivo- und tierexperimentellen Studien
(Adams et al., 1996; Watkin et al., 1997; Kéhrmann et al., 2002b) wurden auch erste
klinische Versuche der Ablation von Nierengewebe vor Nephrektomien unternommen
(Vallancien et al., 1993; Hacker et al., 2006), um die Qualitdt von Ankopplung, Bildgebung
und Behandlungsparametern zu untersuchen. Es zeigte sich, dass sich Nierengewebe
grundsitzlich sehr gut abladieren ldsst und die Technologie sicher und einfach handhabbar ist.
Eine erste Behandlung eines Patienten mit einem multilokalen Nierentumor in einer
Einzelniere von Kéhrmann et al. an tumortragenden Nieren zeigten jedoch, dass der obere Pol
der Niere durch Abschirmung von Rippenknochen nicht erreichbar war (Kohrmann et al.,
2002a). Die neuesten Untersuchungen aus China beschreiben die Behandlung von insgesamt
13 Patienten mit Nierenzellkarzinomen in fortgeschrittenem Stadium (Wu et al., 2003b) und
kamen zu dem Ergebnis, dass HIFU sich zur Behandlung von Nierentumoren eignet. Hiacker
et al. aus Mannheim behandelten 6 Patienten, beurteilten die Ergebnisse jedoch kritischer, da
in keinem Fall eine vollstindige Ablation des Tumorgewebes gelang (Hécker et al., 2005).
Insgesamt scheint das Nierengewebe schwieriger erreichbar zu sein als z.B. Lebergewebe so
dass weitere Studien zur Verbesserung der Technologie unumgénglich sind (Illing et al.,
2005), zumal bei allen Studien bislang Langzeitergebnisse beziiglich tumorfreien

Uberlebensraten fehlen.
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Andere Organsysteme

Weitere Studien zur Behandlung von Neoplasien gibt es zu zahlreichen Organsystemen.
Allerdings sind diese i.d.R. préklinisch oder weisen nur sehr geringe Patientenzahlen auf. So
wurde gepriift, ob Osteosarkome (Wu et al., 2002), Endothelkarzinome der Harnblase
(Vallancien et al., 1996; Watkin et al., 1996a), Osophaguskarzinome (Melodelima et al.,
2004b) und Schilddriisenkarzinome (Esnault et al., 2004) fiir eine HIFU-Therapie geeignet
sind. Neueste Ergebnisse von Hynynen et al. ndhren dariiber hinaus die Hoffnung, HIFU in
naher Zukunft auch zur Beschallung von Neoplasien des Gehirns einsetzen zu konnen
(Hynynen et al., 2006). In der Ophthalmologie wurden Untersuchungen zur Therapie des
Glaukoms mit HIFU durchgefiihrt. So konnte der intraokuldre Druck bei 70% von 880
behandelten Augen erfolgreich gesenkt werden. Nach 6 Monaten betrug die Erfolgsrate noch
50% (Silverman et al., 1991), doch hat die Laserbehandlung ein breiteres Anwendungsfeld in
der Ophthalmologie gefunden (Kennedy et al., 2003b). Die wichtigste gyndkologische
Anwendung ist die Ablation uteriner Myome (Vaezy et al., 2000; Chan et al., 2002; Tempany
et al., 2003). Auch hier fehlen jedoch Langzeitstudien mit groBerer Patientenzahl. Fiir die
Neonatologie bzw. prianatale Medizin konnten die Ergebnisse von Untersuchungen beziiglich
der intrauterinen Behandlung fetaler Tumoren, Gefdflanastomosen und persistierendem
Ductus arteriosus in Zukunft von Interesse sein (Denbow et al., 2000; Paek et al., 2003).
Auch fiir die Kardiologie bietet sich moglicherweise die Option, die Valvulotomie und
Valvuloplastik (Lee et al., 2000; Otsuka et al., 2005) bzw. Plaque Entfernung in
Koronararterien (Steffen et al., 1994) mittels HIFU durchzufiihren. Doch auch hier sind die
Erkenntnisse bisher noch grundlegender Natur. Beziiglich der Verédung von Blutgefidflen
hingegen ist der Kenntnisstand schon um einiges weiter fortgeschritten. So konnten Hynynen
et al. (Hynynen et al., 1996) und Rivens et al. (Rivens et al., 1999) verldsslich renale bzw.
femorale Arterien okkludieren. Basierend auf diesen Erkenntnissen wurden Varizenverdodung,
Okklusion nutritiver Tumorgefile und Hémostase bei Polytraumapatienten bzw. bei
chirurgischen Eingriffen (Vaezy et al., 2001a; Zderic et al., 2006) als Anwendungsbereich

vorgeschlagen. Weitere Erkenntnisse werden in den kommenden Jahren folgen.
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2.5. Vor- und Nachteile von HIFU

Im Folgenden soll ein Uberblick iiber die Vor- und Nachteile des hochenergetischen

fokussierten Ultraschalls und seiner Anwendung gegeben werden.

2.5.1. Metastasierungsraten

Lange Zeit wurde die theoretische Moglichkeit der Tumorzellverschleppung durch die
mechanischen Effekte des fokussierten Ultraschalls in der Literatur diskutiert (Fry & Johnson,
1978). Studien der neueren Zeit beziiglich dieses Themas konnten jedoch beweisen, dass die
Metastasierungsrate durch eine Behandlung mit HIFU nicht erh6ht wird (Goss & Fry, 1984;
Yang et al., 1991; Chapelon et al., 1992b; Oosterhof et al., 1997). Dariiber hinaus konnte von
mehreren Gruppen sogar ein hemmender Einfluss auf das Wachstum bereits bestehender
Metastasen bzw. eine Verminderung der Neuentwicklung von Metastasen (Gleser, 2002; den
Brok et al., 2004; Kramer et al., 2004, Wu et al., 2004b) oder sogar eine Regression
bestehender Metastasen beobachtet werden (Kennedy, 2005). Als Ursache fiir diese
Phanomene wird eine Aktivierung der korpereigenen Antitumorimmunitdt vermutet. Durch
die mechanischen Effekte werden nach dieser Theorie Tumorzellen derart rupturiert, dass
Bruchstiicke der Zellen als spezifische Antigene fungieren konnen. Beobachtungen von Wu et
al. zeigten einen signifikanten Anstieg der CD4-Lymphozytenpopulation nach der HIFU-
Therapie von Osteosarkomen bzw. Nierenzellkarzinomen, die Hinweis auf eine aktivierte
systemische zelluldre Immunantwort sein konnten (Wu et al., 2004b). Erste Hinweise auf
dieses Phidnomen lieferten Wagai und Kaketa bereits 1970, als sie von Versuchen an
tumortragenden Ratten berichteten, die nach einer Behandlung mit HIFU signifikante
Resistenzraten gegen eine erneute Tumorbeimpfung aufwiesen (Wagai & Kaketa, 1970).
Wau et al. konnten dariiber hinaus zeigen, dass Karzinomzellen ihre malignen Charakteristika
wie Invasivitit, unreguliertes Wachstum, Metastasenbildung und Immortalitit nach der
HIFU-Behandlung verloren hatten (Wu et al., 2003a). Dies konnte sich als ein groer Vorteil
gegeniiber der konventionellen Chirurgie erweisen, bei der oftmals nach Resektion des
eigentlichen Tumors ein iiberschieBendes Wachstum von Metastasen beobachtet werden
kann. Ursdchlich konnten hierbei die Freisetzung von Wachstumsfaktoren, eine Dysbalance
pro- und antiangiogenetischer Faktoren oder die generelle Immunsuppression nach dem

chirurgischen Eingriff beteiligt sein (Vallejo et al., 2003; Kennedy, 2005).
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2.5.2. Anwendungsméglichkeiten des HIFU

Da die FUS kein tumorspezifisches Verfahren darstellt, ist die Zahl der Indikationen
entsprechend hoch (vgl. Abschn. 2.4.). Allerdings ergeben sich aus den physikalischen
Eigenschaften des Ultraschalls gewisse Einschrinkungen. So konnen Organsysteme, die luft-
oder gasgefiillt sind (Lunge, Magen, Darm), und solche, die von Knochen (Throraxorgane)
oder luft- oder gasgefiillten Organen bedeckt sind (Gallenblase, Pankreas, Teile des
Osophagus), bisher nicht erreicht werden. Auch kann die Absorption an den genannten
Grenzflichen zu unerwiinschten Schdden benachbarter Organe fithren (Yang et al., 1991;
Chapelon et al., 1992a; Vaughan et al., 1994; Esnault et al., 2004). Bei unzureichender
Ankopplung fiihrt ein dhnlicher Mechanismus zu Rotungen und Verbrennungen der dufleren
Haut (Vallancien et al., 1993; Wu et al., 2003a; Hacker et al., 2006). Ein weiteres Problem
stellt in diesem Rahmen die Verschiebung der abdominalen Organe durch die Atembewegung
dar. Diese konnen sich innerhalb eines Atemzyklus bis zu 20 mm verlagern (Davies et al.,
1994) und so die Effizienz und Sicherheit des Verfahrens deutlich einschrinken. Eine
Losung dieses Problems kann nur eine verldssliche Online-Bildgebung bieten, die eine
direkte Kontrolle der Fokuslokalisation gewihrleistet. Idealerweise konnte zusétzlich eine
automatische Nachjustierung zum Ausgleich der Atemamplitude in das Behandlungs-
system integriert werden (Pernot et al., 2004), jedoch ist diese Technik noch nicht
ausgereift. Beziiglich der Knochenproblematik gibt es, wie oben beschrieben, erste
technische Weiterentwicklungen, die dieses Hindernis in absehbarer Zukunft 16sen konnten

(Hynynen et al., 2006).

2.5.3. Therapiedauer

Eine wichtige Einschrinkung der FUS ist zum jetzigen Zeitpunkt eine mitunter sehr lange
Behandlungsdauer (bei groBen Tumoren mehrere Stunden). Da der Patient iiber die gesamte
Dauer der Therapie in der vorgegebenen Position verharren muss, stellt dies eine nicht
unerhebliche Belastung dar. Bei kleinen oberflachlichen Tumoren entspricht der Zeitaufwand
zwar in etwa dem der konventionellen Chirurgie, jedoch sind andere minimalinvasive
Therapieformen, wie die RFA, deutlich schneller. Weitere technische Entwicklungen sind
diesbeziiglich unabdingbar. Eine Verkiirzung der Therapiedauer konnte unter anderem durch

eine Verbesserung der Phased-array-Technik oder spezielle Zerstreuungslinsen und
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konsekutiv einer Vergroflerung der Einzelldsion erreicht werden (Hynynen et al., 2004
Wilzbach Divkovi¢, 2005). Des Weiteren wird die Moglichkeit untersucht, die akustischen
Eigenschaften des Gewebes mit Hilfe von fluorkohlenwasserstoffhaltigen Ultraschall-
kontrastmitteln derart zu dndern, dass der Energieeintrag effizienter und der Therapieverlauf
beschleunigt werden kann (Umemura et al., 2002; Miller & Dou, 2004; Yu et al., 2004).
Auch vollig innovative Losungsversuche, wie die Entwicklung von Dual-Frequenz-Wandlern,

lassen gespannt in die Zukunft blicken (He et al., 2006).

2.5.4. Therapieiiberwachung

Fir eine Ubersicht iiber Bedeutung und Einschrinkungen der Bildgebung zur

Therapieplanung, -liberwachung und -kontrolle sei auf Kapitel 5.5 verwiesen.

2.5.5. Patientenbezogene Vor- und Nachteile

Einen groflen Vorteil der HIFU-Therapie stellen geringe Morbiditits- und Mortalititsraten
dar. Als Nebenwirkungen der Behandlung wurden voriibergehende lokale Schmerzen,
leichtes Fieber und tempordre Hautirritationen bzw. -verbrennungen beschrieben (Vallancien
et al., 1996; Visioli et al., 1999; Hynynen et al., 2001; Stewart et al., 2003; Hacker et al.,
2006). Dennoch stimmen die klinischen Studien bislang darin {iberein, dass die extrakorporale
und transrektale HIFU-Therapie sicher ist und von den Patienten gut angenommen wird.
Schwere Blutungen, die die schwerwiegendste Komplikation der konventionellen Chirurgie
darstellen, konnen durch die Applikation von HIFU vermieden werden. Weiterhin ist es von
Vorteil, dass die HIFU-Behandlung am sedierten Patienten, ohne Allgemeinanésthesie
durchgefiihrt werden kann und damit die Narkoserisiken reduziert werden kénnen. Durch den
vollkommen nichtinvasiven Charakter der Behandlung ist auferdem die Infektionsgefahr
minimal und die kosmetischen Ergebnisse beziiglich Narbenbildung exzellent. Die
Wundheilung und damit die Rekonvaleszenz erfolgen schneller und nur geringe Dosen an
Analgetika werden bendtigt (Huber et al., 2001). Nicht unerwéhnt sollte jedoch bleiben, dass
die Kriterien eines kurativen Ansatzes bislang nicht immer erfiillt werden konnten (Wu et al.,
2003b; Hacker et al., 2005). Jedoch stellt gerade die Wiederholbarkeit der Anwendung

zugleich einen groBlen Vorteil der Methode dar, denn da es sich nicht um ionisierende
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Strahlung handelt, treten keine Kumulationseffekte auf. Ein palliativer Therapieansatz ist
ebenso denkbar und gegebenenfalls sinnvoll. So kann die Lebensqualitdt durch eine deutliche
Milderung der klinischen Symptome, die durch das lokale Tumorwachstum verursacht

werden, stark verbessert werden.

2.5.6. Fazit

Trotz der groflen Zahl von Untersuchungen steht HIFU zum jetzigen Zeitpunkt als klinische
Therapiemodalitit am Anfang seiner Etablierung. Durch wachsendes Interesse und
zunehmende kommerzielle Verfiigbarkeit sollten breit angelegte klinische Studien zu den
zahlreichen Applikationsmoglichkeiten in den kommenden Jahren notwendige Daten zu
Effizienz und Praktikabilitét liefern. Technische Verbesserungen der Behandlungsgerite und
auch der Therapieiiberwachung werden mit dem fortschreitenden Kenntnisstand einhergehen.
Durch die geringe Morbiditits- und Mortalitdtsrate konnte sich die HIFU-Therapie so in
wenigen Jahren als echte Alternative zur palliativen und kurativen Chirurgie in der Human-
und auch in der Veterindrmedizin erweisen und die Vision einer vollkommen nichtinvasiven

Tumortherapie erfiillen.
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Vorteile der HIFU-Therapie

vollstidndig nichtinvasive Therapie

geringe Morbiditdt und Mortalitét

Organfunktion weiterhin gegeben

geringer/kein Blutverlust

grofer therapeutischer Spielraum

kurze Rekonvaleszenz

hervorragende kosmetische Ergebnisse

Echtzeitkontrolle des Therapiefortschrittes moglich

Therapie ist ohne Kumulationseffekt wiederholbar

Palliativer Ansatz mdglich

Metastasierungsrate gleich bleibend oder kleiner

moglicherweise Aktivierung tumorspezifischer Immunabwehr

Tab. 2: Vorteile der HIFU-Therapie

Einschrinkungen der HIFU-Therapie

Therapiedauer (noch) vergleichsweise lang

bestimmte Organsysteme konnen (noch) nicht erreicht werden

Thermometrie mittels MRT (noch) teuer und technisch aufwendig

Nebenwirkungen: lokale Schmerzen, Hauttoxizitit, Odem

kurative Kriterien (noch) nicht immer erfiillt

evtl. mehrere Behandlungen notwendig

Tab. 3: Einschriankungen der HIFU-Therapie

23
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3. Material und Methoden

3.1. Das Modell der isolierten perfundierten Schweineniere

Alle Versuche wurden am Modell der isolierten perfundierten Schweineniere (Kéhrmann et
al., 1994) durchgefiihrt. Die Vorteile dieses etablierten Modells sind die &dhnlichen
physiologischen Nierenparameter von Mensch und Schwein (vgl. Tab. 4) und die einfache
und nahezu unbegrenzte Verfiigbarkeit der Nieren, die von Schlachtschweinen gewonnen
wurden. Diese waren zum Zeitpunkt der Schlachtung durchschnittlich sieben Monate alt und

wogen zwischen 90 und 120 kg. Aufzuchts- und Mastbedingungen waren vergleichbar.

Kenngrofe Mensch || Schwein || Einheit
Nierengewicht 300(#) 200 — g
280(+)
Nierengrofe 6—7 x 7,6 x cm
11-13($) 15,2
effektiver renaler 693(#) 517(*) || mlx zrnin'1
Blutfluss x m~KO

Nierendurchblutung 1800(#) || 1005(*) 124 h

Anteil am 20-25(#) 20(8) %
Herzzeitvolumen
Priméarharn 180(#) 140(*) 124 h
Harnmenge 1,5(#) 2-4(*) 124 h
Dichte des Harns 1,008 — 1,005 —
1,020($) || 1,025(*)
Inulinclearance 72 + 70 + ml x 2rnin'1
10(#) 10(*) xm~KO
endogene Kreatinin- 58 — 90 + ml x ;nin'l
clearance 81(%) 15(*) xm~-KO
Filtrationsfraktion 20(#) 24(*) %
Nephrone in beiden 2(#) 2(%) Millionen
Nieren

Tab. 4: Wichtige KenngroBen der Niere von Mensch und
Schwein (*) (Kolb, 1989), (#) (Schmidt & Thews, 1995),
($) (Hautmann & Huland, 2000), (+) (Nickel et al., 1982),
(§) (Dahme & Weiss, 1999)
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3.1.1. Beschreibung des Modells

Die Schweinenieren wurden morgens zwischen 7 und 8 Uhr direkt vom stddtischen
Schlachthof (Fleischversorgungszentrum Mannheim GmbH) bezogen. 10-15 min nach
Totung des jeweiligen Schweins (warme Ischdmie) konnte mit der Pridparation der Nieren
direkt vor Ort begonnen werden. Bei der Entnahme der Organe wurde darauf geachtet,
Nierengefdfle und Harnleiter moglichst lang am Organ zu belassen, was essentiell fiir eine
effektive Praparation war. Zur Kanulierung der Arterie, Vene und des Harnleiters wurden
Teilabschnitte von Infusionsverlingerungen (Riplast’®) verwendet (AuBendurchmesser:
4,1 mm, Innendurchmesser: 3 mm), die zuvor mit physiologischer Kochsalzlosung gefiillt und
verschlossen wurden, um eine Lufteinschleppung zu verhindern (s. Abb. 5). Aus demselben
Grund fanden alle Schritte der Priparation in einem mit Wasser gefiillten Behéltnis statt. Vor
Beginn der Priparation wurden die Nieren zunédchst &uBerlich auf pathologische
Verdnderungen, wie Zysten und Entziindungen, sowie auf Einschnitte untersucht, die im
positiven Fall zum Verwerfen des Organs fiithrten. Zu allererst wurde dann die A. renalis
mobilisiert, stumpf freipripariert und moglichst nah an ihrer Abzweigung der Aorta
abdominalis erdffnet. Die oben beschriebene Kaniile wurde bis kurz vor die Aufzweigung der
Nierenarterie in die beiden Aa. interlobares eingefiihrt und mit einer Ligatur fixiert (Vicryl 1,
Johnson+Johnson'"). Im Anschluss daran wurden auch die V. renalis und der Ureter stumpf
freiprapariert und die Fettkapsel der Niere entfernt, um eine bessere Handhabung des Organs
zu gewahrleisten. Unmittelbar danach wurde die Niere iiber die Kaniile in der Nierenarterie
per Hand mit einer Infusionsspritze (50 ml) mit gekiihlter physiologischer Kochsalzlosung
perfundiert. Diese Druckperfusion wurde so lange durchgefiihrt, bis die Spiillosung klar aus
der Vene hervortrat (ca. 500 ml). Dann wurde die Kaniile wieder verschlossen und die Niere
in einem mit physiologischer Kochsalzlosung gefiillten Behilter in einer elektrisch
betriebenen Kiihlbox (Powerchill 281 Deluxe, Coleman Europe®) bei +4°C in den Laborraum
transportiert. Dort wurden V. renalis und Ureter auf gleiche Weise wie zuvor die Arterie
kanuliert und mit einer Ligatur fixiert (s. Abb. 4). Die Nieren wurden bis zum eigentlichen
Versuchsbeginn in einem mit physiologischer Kochsalzlosung gefiillten Behélter in einem

handelsiiblichen Kiihlschrank bei +4°C gelagert (kalte Ischdmie).
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ki)
r
Abb. 4: Priparierte Nierengefdlie Abb. 5: Anschlussstiick flir Gefdl3e des Nierenmodells

und Ureter

3.1.2. Versuchsaufbau

Die so vorbereiteten Nieren wurden iiber einen Perfusor (Vario Pumpsystem, IstaTec'®) mit
physiologischer Kochsalzlosung (Zimmertemperatur ca. 20°C) perfundiert. Zum Ausgleich
der sinusformigen Druckschwankungen durch den mechanischen Pumpenantrieb war der
Niere und dem Perfusor ein Windkessel zwischengeschaltet, der einen kontinuierlichen Fluss
des Perfusats gewdhrleistete. Die Perfusionsrate betrug 100£10 ml/min. Die Verbindung
zwischen Perfusor und Nierenarterie wurde mittels einer Infusionsschlauchverlingerung
hergestellt. Dieser Verbindung war {iiber einen Dreiwegehahn eine Wassersdule
zwischengeschaltet, um den Perfusionsdruck kontrolliert zwischen 100 und 120 cm H,O zu
halten. Die Kaniilen von Vene und Harnleiter wurden iiber Infusionsschlauchverldngerungen
in ein separates Gefdll geleitet, um das abflieBende Volumen des Eluats iiberpriifen zu
konnen. Die Niere selbst wurde in einem Wasserbecken gelagert, dessen Temperatur iiber

einen Thermostat (Storz Medical?’) bei 37°C kontrolliert gehalten wurde.
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Abb. 6: Schematische Darstellung des Modells der isolierten perfundierten Schweineniere
(A.= A.renalis; V.= V. renalis; U. = Ureter)

3.1.3. Zusitzliche Vorbereitungen fiir die MRT-Messungen

Da bereits kleinste Mikrothromben zu sichtbaren Perfusionsausfillen auf den MRT-
(Magnetresonanztomographie) Bildern fiihrten, wurden die Vorbereitungen fiir diese
Versuche wie folgt erweitert: Die Perfusion per Hand erfolgte mit 1000 ml gekiihlter
0,9%iger Kochsalzlosung. Nach der Perfusion wurden Vene und Harnleiter legiert und 25 ml
physiologischer Kochsalzlosung mit 12500 I.E. Heparin (Liquemin N5000, Roche?') in die

Niere injiziert.

3.1.4. Verfahren zur Validierung des Modells

Erstes Untersuchungsziel war es, das Modell der isolierten perfundierten Schweineniere zu
validieren und seine Standardisierbarkeit zu sichern. Folgende Verfahren wurden hierfiir
angewandt:

Mikroangiographie — Histologie — Doppler-Ultraschall — Magnetresonanztomographie.
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Analog zur Vorbereitung bei HIFU-Ablation wurden die verwendeten Nieren 30 min in 37°C
warmem Wasser gelagert und in dieser Zeit mit 20°C warmer physiologischer
Kochsalzlosung perfundiert. Die Perfusionsrate betrug 100+10 ml/min und der
Perfusionsdruck 100—120 cm Wassersidule. Gewebeproben wurden direkt im Anschluss an die

Vorbehandlung entnommen. Auch weitergehende Behandlungen schlossen sich direkt an.

3.1.4.1. Mikroangiographie

Ziel der mikroangiographischen Untersuchung war es, die Unversehrtheit des renalen
Gefilnetzes der perfundierten Niere zu liberpriifen. Hierbei wurden 5 Nieren verwendet. Das

Vorgehen und Verfahren ist in Abschnitt 3.7. beschrieben.

3.1.4.2. Histologie

Ziel der histologischen Untersuchung war es, die perfundierten Nieren mikrostrukturell auf
Unversehrtheit zu liberpriifen. Im Anschluss an die Vorbehandlung wurden ca. 3 x 2 cm grof3e
und 1 cm dicke Gewebeproben entnommen und fiir die HE-Farbung in 4 %igem Formaldehyd
fiir mindestens 3 Tage fixiert. Fiir die NADH-Farbung wurden die Gewebeproben sofort in
fliissigem Stickstoff bei -196°C tiefgefroren. Fiir beide Farbeverfahren wurden je 5 Nieren
verwendet. Das genaue Vorgehen zur weiteren Vorbereitung der Gewebeproben, des

Schneidens und der Firbeverfahren (HE und NADH) ist in Abschnitt 3.4. beschrieben.

3.1.4.3. Doppler-Ultraschall

Ziel der Untersuchungen des Nierenmodells mittels Doppler-Ultraschall war es, die
RegelmiafBigkeit der Perfusion im Nierenparenchym und den groBen Nierengefalen im
Hilusbereich zu iiberpriifen. Zu diesem Zweck wurden insgesamt 5 Nieren in 37°C warmer
physiologischer Kochsalzlosung (0,9%) gelagert und mit 21°C warmer physiologischer
Kochsalzlosung bei einer Perfusionsrate von 100 ml/min perfundiert. Jede Niere wurde an
5 bis 8 unterschiedlichen Stellen des Parenchyms und des Hilusbereichs geschallt. Zum

Einsatz kam hierfiir das SONOLINE Elegra Gerit (Siemens Medical Solutions*) mit einem
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7,5 MHz Schallkopf. Es wurden zunédchst morphologische B-Mode-Bilder erstellt und im
gleichen Untersuchungsbereich die Perfusion mittels zugeschaltetem Doppler-Mode

untersucht.

3.1.4.4. MRT

Die Messungen im MRT fanden in Kooperation mit Herrn Dr. J. Jenne, Herrn Dr. F. Risse
und Frau Dr. G. Wilzbach Divkovi¢ der Abteilung Innovative Krebsdiagnostik und -therapie
des Deutschen Krebsforschungszentrums (DKFZ) in Heidelberg statt. Zunachst wurden T1-
und T2-gewichtete morphologische Bilder akquiriert und anschlieBend Kontrastmittel
gestilitzte Perfusionsmessungen an insgesamt 20 Nieren durchgefiihrt. Die genaue
Beschreibung des Versuchsaufbaus, sowie der durchgefiihrten Messungen ist in Abschnitt

3.6. beschrieben.

3.2. Der Single-Element-Transducer (SET)

3.2.1. Geriite

Fir die Untersuchungen dieses Versuchsabschnittes wurde ein experimenteller HIFU-
Ultraschallwandler (Storz Medical*’) verwendet (KShrmann et al., 2002b). Bei diesem
Prototyp wurden die Ultraschallwellen von einem zylinderformigen Piezoelement erzeugt und
durch einen Paraboloidreflektor mit einer Brennweite von 100 mm fokussiert (s. Abb. 9). Die
Frequenz des erzeugten Ultraschallfeldes betrug 1,04 MHz, die Apertur des Schallkopfes 10
cm und die FokusgroBe (-6dB) 32 x 4 mm. Bei der maximalen elektrischen Leistung von 400
W und einem Wirkungsgrad von 0,7 ergibt sich eine rdumlich gemittelte Intensitét (Isar) des
Ultraschallfeldes von 8.500 W/cm®. In den Schallkopf integriert war eine diagnostische
Ultraschallsonde (B-Mode). Hierdurch konnte der Fokuspunkt prizise innerhalb der
Nierenrinde positioniert werden. AuBerdem konnte die diagnostische Sonde den
Gewebeeffekt direkt im Anschluss an die Behandlung visualisieren. Ein echtes Online-
monitoring im Sinne einer Echtzeitvisualisierung des Ablationsprozesses war hingegen nicht
moglich. Der Schallkopf war an einer mechanischen 3-Achsen-Verstellmimik befestigt

und wurde kontrolliert iiber Mikrometerschrauben in x-, y- und z-Richtung bewegt
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(vgl. Abb. 7). Die Ansteuerung des Ultraschallwandlers erfolgte {iber einen handelstiblichen
PC und eine spezielle Software (Storz Medical’’). Moglich waren die Einstellung von
Behandlungsmodus (Einzel-, Dauer- und Mehrfachbeschallung), elektrischer Leistung
(10470 W¢)), Pulsdauer (200-9000 ms), Pulsanzahl (1-9000) und dem Pulsintervall (7-9 s).

Dariiber hinaus wurden Gesamtpulszahl und Gesamtenergie angezeigt (vgl. Abb. 8).

Abb. 7: SET-Behandlungskopf und Verstell- Abb. 8: SET-Bedienelement
mimik

Diagnostischer
Ultraschall 3,5 MHz

Paraboloidreflektor

. Ultraschallfeld

Fokuspunkt |
32x4mm @ T T

A

Apertur 100mm

Abb. 9: Schematische Darstellung des SET



Material und Methoden 31

3.2.2. Versuchsaufbau

Bei den Versuchen mit dem einteiligen Ultraschallwandler wurde die perfundierte Niere
(vgl. Abschn. 3.1.) in einem Wasserbassin in 40 Liter klarem, entgasten und auf 37°C
temperierten Wasser auf einer Absorberplatte aus Silikonkautschuk (RTV-2, Wacker-
Chemie®®) gelagert und mit Gummibéndern fixiert. Der Ultraschallwandler wurde ca. 10 cm
dariiber, ebenfalls im Wasserbad, positioniert. Die endgiiltige Position wurde dann mittels der
Verstellmimik und der diagnostischen = B-Mode-Ultraschalleinheit  zentral im
Nierenparenchym hergestellt. Die Entgasung des Wassers sollte das Auftreten von
Gasbldschen verhindern, die zur Streuung und Absorption des Ultraschallfeldes fiihren

konnten.

Wassersaule

120cm
PC

“"%F*} 100em |
:

Diagnostischer
Ultraschall

==

~HIFU-Generator HIFU - 3
Schallwandler =

Zulauf Windkessel

Perfusorpumpe

Ricklauf |

2

= " Wasser- "I
37°C \ entgaser
Thermostat .
LA/ AV, U Eluat
\ v,

Abb. 10: Schematischer Versuchsaufbau der HIFU-Beschallung mit dem SET (A. = A. renalis;
V.= V. renalis; U. = Ureter)

3.2.3. Variation der Parameter

Um den Einfluss von elektrischer Leistung (Watt) und Pulsdauer (Sekunden) sowie

Temperatur und Perfusion der Niere und deren Gewebsspannung auf die Grof3e der erzeugten
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Liasionen zu quantifizieren, wurden in 4 Behandlungsgruppen an 100 Nieren insgesamt 1144
Lisionen erzeugt. In jeder der Behandlungsgruppen wurden elektrische Leistung (100, 200,
300, 400 W) und Pulsdauer (1, 2, 4, 8 s) in gleicher Weise variiert. Das Behandlungsintervall,
d.h. die Wartezeit zwischen zwei Beschallungen, wurde analog zu Malcolm und ter Haar
konstant bei 60 Sekunden gehalten, um Einfliisse durch Interaktion zwischen den
Einzelldsionen auszuschlieBen (Malcolm & ter Haar, 1996). Aus demselben Grund wurde der
Abstand zwischen den Lasionen 10 mm grof3 gewédhlt. Die Ladsionen wurden in 3 bis 4 Reihen
pro Niere angeordnet. Die Enden jeder Reihe wurden jeweils mit einer sichtbaren, an der
Nierenoberfliche liegenden Markerldsion gekennzeichnet, um spéter exakt entlang der

Lasionslinien schneiden zu koénnen.

Folgende Versuchsgruppen wurden gebildet:
— Gruppe 1: Organtemperatur 10°C; keine Perfusion
—  Gruppe 2: Organtemperatur 37°C; Perfusion
— Gruppe 3: Organtemperatur 37°C; keine Perfusion
— Gruppe 4: Organtemperatur 37°C; Perfusion bis Versuchsbeginn

Die Temperatur des Perfusionsmediums betrug nur Zimmertemperatur (ca. 20°C), um die
Kiihlungseffekte zu forcieren. Gruppe 4 wurde gebildet, da bei den nicht perfundierten Nieren
der Gruppen 1 und 3 das Organgewebe weicher als bei den perfundierten Nieren von Gruppe
2 war. Um Einfliisse durch Unterschiede in der Gewebsspannung zu untersuchen, wurden die
Nieren der Gruppe 4 daher 30 min lang perfundiert und die Gefalle direkt vor Beginn der
Ablation legiert.

3.2.4. Parameterermittlung fiir Komplexlisionen

Um die Erzeugung komplexer, aus Einzelldsionen aufgebauter, Lidsionen zu untersuchen,
wurden an insgesamt 33 Nieren 79 Komplexldsionen aus 972 Einzelldsionen erzeugt. Im
ersten Schritt wurde eine Einstellung der verdnderlichen Parameter (elektrische Leistung und
Pulsdauer) anhand der Ergebnisse der vorangegangenen Versuchsreihe ausgewdhlt. Kriterien
fiir die Wahl waren konstant reproduzierbare Einzelldsionen von gleichméBiger Form und
Grofe. Die ausgewihlten Parameter waren 300 W elektrische Leistung und 4 s Pulsdauer. Die

Einzelldsionen wurden in einem Abstand von 4 mm nebeneinander platziert, da sich bei dieser
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Einstellung in der vorangegangenen Versuchsreihe eine mittlere Lasionsbreite von 3,8 mm
ergeben hatte.
Ausgehend davon folgten die weiteren Schritte:
— Schritt 2: Variation des Abstandes der Einzelldsionen zueinander (2; 2,5; 3; 4; 5 mm)
— Schritt 3: Variation der Pulsdauer (2; 3; 4; 4,5 s)
— Schritt 4: Variation der elektrischen Leistung (260, 280, 300, 400 W)
— Schritt 5: Variation des Behandlungsintervalls (10, 20, 30 s)

Die Nieren wurden hierbei mit physiologischer Kochsalzlosung bei Zimmertemperatur
perfundiert. Die Gewebstemperatur betrug 37°C. Die Lisionen wurden in 2 bis 4 Reihen pro
Niere angeordnet. Die Enden jeder Reihe wurden mit einer Markerldsion gekennzeichnet

(vgl. Abschn. 3.2.3.).

3.2.5. Auswertung

Die Nieren wurden direkt im Anschluss an die Behandlung mit Hilfe der Markerldsionen
entlang der Lasionsreihen aufgeschnitten. Die maximalen Léngs- und Querdurchmesser der
erzeugten Lédsionen wurden mit Hilfe eines Lineals bestimmt, photodokumentiert und
histologisch untersucht. FEine statistische Auswertung wurde mittels 2-faktorieller

Varianzanalyse durchgefiihrt.

3.3. Der Triple-Element-Transducer (TET)

Alle Untersuchungen dieses Versuchsabschnittes wurden in Zusammenarbeit mit Frau Dr.
S. Chauhan der Abteilung Mechatronik und Design der Nanyang Technological University,
Singapur, durchgefiihrt. Der Triple-Element-Transducer wurde von der Nanyang

Technological University fiir diese Versuchsreihe zur Verfiigung gestellt.
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3.3.1. Beschallungsanlage

Der HIFU-Behandlungskopf bestand aus 3 identischen Ultraschallwandlern (Imasonic®), mit
einem jeweiligen Aperturdurchmesser von 48 mm. Die Ultraschallwellen wurden von einem
piezokeramischen Element erzeugt, das zugleich die konkave, sichtbare Oberfliche des
jeweiligen Ultraschallwandlers bildete (s. Abb. 11). Die 3 Ultraschallwandler waren auf
einem Plexiglasgestell in prizise ausgefristen Offnungen in einem Achsenwinkel von 40°
zueinander positioniert und fixiert (s. Abb. 12). Wie zuvor iiber ein interaktives Feldmodell
berechnet, gewihrleistete diese Anordnung eine sich gegenseitig verstiarkende Interaktion der
Einzelstrahlen in der Fokusregion, so dass eine Erhohung der Fokusintensitdt um den Faktor
2,2 bis 2,5 erreicht werden kann (Chauhan, 2001). Die Ultraschallwellen wurden 80 mm von
ithrer Quelle entfernt fokussiert und ihre nominelle Frequenz betrug 1,75 MHz. Die maximal
zulédssige elektrische Leistung je Wandler betrug 100 W mit einem Wirkungsgrad von ca.
73%. Der zentrale Ultraschallkopf konnte zudem einzeln angesteuert werden, wobei die
verwendete elektrische Energie entsprechend angepasst wurde. Die Ansteuerung der
Ultraschallwandler erfolgte iiber einen HIFU-Generator (Advanced Surgical Systems'). Die
Wahl und Variation der Behandlungsparameter (Energie, Frequenz, Pulsdauer,
Behandlungsintervall) sowie deren Kontrolle wéihrend der Behandlung wurde durch eine
spezielle Software (Visual C ++ 6.0; Entwicklung: RRC Lab, NTU, Singapur) und einen
handelsiiblichen PC vorgenommen (s. Abb. 13).

5“9-_{'(, oty by S 0 75 MHZ
N e e b B S Ultraschallfeld
NS e R
RN Ix
Fokuspunkt

Abb. 11: Schematische Darstellung des TET
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Abb. 12: TET Abb. 13: Software zur Ansteuerung des TET

3.3.2. Versuchsaufbau

Das Plexiglasgestell mit den 3 Ultraschallkdpfen konnte {iber eine Verstellmimik prizise in x-
und y-Richtung verschoben werden konnte. Vor den eigentlichen Ablationsversuchen wurde
der konfokale Punkt der 3 Wandler bestimmt. Dies geschah mit Hilfe eines Impulsecho-
verfahrens und eines Metallstifts (AuBendurchmesser 1,5 mm) als Reflektor. Dies wurde bei
jedem Wandler einzeln und bei gemeinsamem Betrieb aller 3 Wandler bestimmt, um den
Fokus zentral im Gewebe der Nierenrinde zu positionieren. Die Nieren wurden wéhrend der
Versuche auf einer Absorberplatte aus Silikonkautschuk (RTV-2, Wacker-Chemie®®) gelagert,
die sich auf dem Boden eines mit entgastem und temperiertem (21°C) Wasser gefiillten
Beckens befand. Als Perfusionsfliissigkeit diente physiologische Kochsalzlosung. Die

Perfusionsrate betrug druckkontrolliert (100—120 cm Wassersdule) 100 = 10 ml/min.
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Abb. 14: Schematischer Versuchsaufbau der HIFU-Beschallung mit dem TET (A. = A. renalis;
V.= V. renalis; U. = Ureter)

3.3.3. Testreihen

Bei allen Versuchen wurden 3 bis 4 lineare Reihen von Einzelldsionen pro Niere erzeugt.
Markerldsionen (3 x 70 W x 5s) wurden sichtbar an Anfang und Ende einer jeden Reihe
gesetzt (vgl. Abschn. 3.2.3.). Der Abstand zwischen den Einzelldsionen wurde zwischen 5
und 20 mm variiert (siche auch Abschn. 5.2.). Insgesamt wurden 20 Nieren verwendet. In der
ersten Versuchsreihe wurde die Beschallungszeit konstant gehalten (8 s) und die applizierte
elektrische Energie variiert (40, 60, 80 W). Bei der zweiten, dritten und vierten Versuchsreihe
wurde der Energiewert konstant gehalten (bei 40, 60, bzw. 80 W) und die Beschallungszeit
variiert (4, 6, 8 s). Das Behandlungsintervall hatte mindestens die 2-fache Lénge der
Pulsdauer. Pro Einstellung wurden mindestens 10 Wiederholungen bei perfundierten und
nicht perfundierten Nieren durchgefiihrt. Gruppe 1 wurde mit allen 3 Ultraschallwandlern,

Gruppe 2 mit dem zentralen Wandler im Einzelbetrieb beschallt.
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3.3.4. Auswertung

Nach der HIFU-Behandlung wurden die Nieren entlang der Markerldsionen aufgeschnitten
und die maximalen Lidngs- und Querdurchmesser der erzeugten Lisionen mit Hilfe eines
Lineals bestimmt. Gewebeproben des behandelten Nierengewebes wurden anschliefend

fixiert, histologisch aufgearbeitet und mikroskopisch untersucht.

3.4. Histologie

3.4.1. Aufbereitung der Proben
3.4.1.1. Himatoxylin-Eosin-Fiarbung

Die Gewebeproben wurden direkt nach der Perfusion (Validierungsnieren) bzw. direkt nach
der HIFU-Behandlung (Versuchsnieren) entnommen und in 4%igem Formaldehyd
mindestens 3 Tage lang fixiert. Nach diesem Zeitraum wurden sie in handelsiibliche Kapseln
(Langenbrinck'®) verbracht, mit zugehorigen Metalldeckeln verschlossen und in 4%igem
Formaldehyd fiir 24 h fixiert. AnschlieBend wurden sie im Gewebeinfiltrationsautomaten
(Leica TP 1020, Leica'®) fixiert (10% Formaldehyd fiir 2 x 1,5 h), entwissert (aufsteigende
Alkoholreihe 70, 80, 96, 2 x 100%ig und 2 x Xylol fiir je 1,5 h) und abschlieBend mit
fliissigem Paraffin infiltriert (3 x 1,5 h) (Fischer). Die so vorbereiteten Proben wurden dann
an der Ausblockstation (Leica EG 1140, Leica') in Ausblockformchen (Sakura Finetek?)
verbracht und mit 65°C warmem Paraffin (Paraplast, Kendall'?) bedeckt, abgekiihlt und
ausgeblockt. Die Paraffinblocke wurden anschlieBend am Mikrotom (Cool Cut HM 355 S,
Microm') in 3 pm dicke Scheiben geschnitten, in einem 40°C warmen Wasserbad
zwischengelagert, auf handelsiibliche 76 x 26 mm groBe Objekttriger (Langenbrinck')
aufgezogen und bei 37°C fiir 24 h durchgetrocknet. Das Firbeverfahren entsprach dem
iiblichen Protokoll des Urologischen Labors des Universitdtklinikums Mannheim und ist im
Detail in Anhang 1 wiedergegeben. Die Schnitte wurden zum Abschluss mit wasserfreiem
Eindeckmedium (Neo-Mount, Merck'”) und 24 x 60 mm groBen Deckglischen (Menzel-
Glaser'®) eingedeckt.
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3.4.1.2. NADH- (Nikotinamid-Adenin-Dinukleotid) Farbung

Die Gewebeproben wurden direkt nach der Perfusion bei den Validierungsnieren bzw. direkt
nach der HIFU-Behandlung entnommen und in fliissigem Stickstoff bei -196°C tiefgefroren.
Im nichsten Schritt wurden am Kryostaten (Leica CM 1900, Leica'®) 5 pm dicke
Gefrierschnitte hergestellt, auf handelsiibliche 76 x 26 mm groBe Objekttrager (Langen-
brinck'*) aufgebracht und 1 h bei Zimmertemperatur aufgetaut. Das anschlieBende Firbe-
verfahren wurde nach Sheehan und Hrapchak modifiziert (Sheehan & Hrapchak, 1987). Das
exakte Vorgehen ist in Anhang 2 wiedergegeben. Die Schnitte wurden zum Abschluss mit
wasserfreiem Eindeckmedium (Neo-Mount, Merck'”) und 24 x 60 mm groBen Deckglischen

(Menzel-Gliser'®) eingedeckt.

3.4.2. Beurteilung

Die histologische Auswertung fand am Lichtmikroskop (Axioskop 2 plus, Carl Zeiss®) statt.
Mit Hilfe eines handelsiiblichen PCs und des Bildbearbeitungs- und Analysesystems Leica
QWin (Leica"), das mit dem Lichtmikroskop in Verbindung stand, wurden digitale Abziige
der histologischen Schnitte erstellt.

3.5. Absorptionsmessungen an Brust- und Bauchseitenwand

Alle Untersuchungen dieses Versuchsabschnittes wurden in Zusammenarbeit mit Herrn
Dipl. Phys. O. Kraut der Abteilung Grundlagenentwicklung der Firma STORZ MEDICAL
AG, Kreuzlingen, Schweiz durchgefiihrt.

3.5.1. Beschallungsanlage

Der verwendete HIFU-Ultraschallwandler entspricht in seinem Aufbau und seiner
Funktionsweise dem in Abschnitt 3.2.1. beschriebenen Gerit. Es handelte sich um ein HIFU-
Gerit fir den klinischen Einsatz (UTT, Storz Medical’’). Die Frequenz des erzeugten
Ultraschallfeldes betrug 1,04 MHz, die Apertur des Schallkopfes 10 cm und die
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Fokusausdehnung 32 x 4 mm. Einzige bauliche Abweichung stellte ein Koppelkissen aus
Polyurethan am Ultraschallkopf dar, welches mit entgastem, gekiihltem (16°C) Wasser gefiillt
war (s. Abb. 15). Weiterhin wurden eine Schallwaage (Delta Range, Mettler-Toledo'®) und

ein handelsiibliches Notebook zur Ansteuerung und Datenaufnahme verwendet (s. Abb. 16).

Abb. 15: Schallkopf des HIFU-Gerétes mit Koppel- Abb. 16: Benutzeroberfldche zur Ansteuerung
kissen (gelber Pfeil) und diagnostischer Ultraschall- des Schallkopfes zur Absorptionsmessung
einheit (roter Pfeil) (Hacker et al., 2006)

3.5.2. Versuchsaufbau
3.5.2.1. Messung der Absorption mit der Schallwaage

Auf der Schallwaage wurde ein Wasserbassin mit entgastem, 21°C warmem Wasser gelagert.
Auf den Boden des Bassins wurde ein Absorberblock aus Silikonkautschuk (RTV-2, Wacker-
Chemie®®) verbracht. Der Kopf des Ultraschallwandlers wurde mit Hilfe der integrierten
diagnostischen Ultraschallsonde ca. 10 cm dariiber positioniert. Das Gewebe der
Vorlaufstrecke wurde mittels Draht direkt unter dem Ultraschallwandler fixiert (s. Abb. 17).
Vom Ultraschallgenerator wurden elektrische Leistungen (P.;) von 100 — 1800 W erzeugt. Die
akustische Leistung (P,) wurde mittels eines, im entgasten Wasserbecken gelagerten

Absorberblockes und der Schallwaage bestimmt (s. Abb. 17).

3.5.2.2. Einfluss der Vorlaufstrecke auf die Lésionsbildung

Die Lagerung der Nieren erfolgte auf einer Absorberplatte aus Silikionkautschuk (RTV-2,

Wacker-Chemie®®) auf dem Boden eines mit entgastem, temperiertem (21°C) Wasser
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gefiillten Beckens (s. Abb. 18). Da eine Unabhéngigkeit der Léasionsgro3e von der Perfusion
bei Pulsdauern < 5 s gegeben ist (Damianou & Hynynen, 1994), wurde der Einfachheit halber
auf eine Perfusion der Nieren verzichtet. Der Kopf des Ultraschallwandlers und das Gewebe

der Vorlaufstrecke wurden auf gleiche Weise, wie in Abschn. 3.2.2. beschrieben, positioniert.

Abb. 17: Messung der Absorption mit der Abb. 18: Bestimmung des Einflusses der Vorlauf-
Schallwaage strecke auf die Lasionsbildung

3.5.3. Messreihen

3.5.3.1. Messung der Absorption mit der Schallwaage

Im ersten Arbeitsschritt wurden Leermessungen ohne Gewebe in der Vorlaufstrecke
durchgefiihrt, um Referenzdaten fiir die spdtere Rechnung zu erhalten. Im zweiten
Arbeitsschritt wurde die Absorption von 6 Gewebestiicken gemessen. Diese wurden aus
Teilen schlachtfrischer Bauch- bzw. Brustseitenwand von Schweinen gewonnen und
bestanden zu unterschiedlichen Anteilen aus &duBlerer Haut, subkutanem Fettgewebe,
Rippenknochen, Interkostalmuskulatur und Bindegewebe. Zwei der Proben waren frei von
Knochengewebe. Die Schichtdicke der Gewebestiicke variierte von 2—5 cm. Die Absorption
wurde in beiden Schritten bei elektrischen Leistungen von 100-1800 W bestimmt. Die
Schallzeit betrug jeweils 4 s, das Beschallungsintervall 10 s. Jede Einstellung wurde

mindestens 4-mal wiederholt.
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3.5.3.2. Einfluss der Vorlaufstrecke auf die Lasionsbildung

Analog zur Schallwaagenmessung wurden zunichst 24 Leermessungen bei unterschiedlichen
elektrischen Leistungen (1000-1800 W) an 3 Nieren ohne Gewebe in der Vorlaufstrecke
durchgefiihrt, um Referenzdaten fiir die spatere Rechnung zu erhalten. Im nichsten Schritt
wurden 6 Nieren mit unterschiedlichen elektrischen Leistungen (1000-1800 W) jeweils 4 s an
24 verschiedenen Stellen beschallt. Das Behandlungsintervall betrug jeweils 10 s. Jede
Einstellung wurde mindestens 4-mal mit 2 verschiedenen Gewebeproben im Vorlauf
wiederholt. Bei 3 Nieren setzte sich die Gewebeprobe aus duBBerer Haut und Fettgewebe, bei
den anderen 3 Nieren aus Muskelgewebe (2—5 cm Schichtdicke) und Rippenknochen (2 cm
Schichtdicke, Abstand der Rippen zueinander: 1,5 cm) zusammen (s. Abb. 19).

R1 R2 R3 R4

N

a: absoluter Durchmesser

b: relativer Durchmesser

¢: Schichtdicke der Interkostalmuskulatur
d: Rippenabstand

Abb. 19: Schematische Darstellung der Gewebeproben mit Rippenknochen (R1-R4 = Rippenknochen)

3.5.4. Auswertung

Bei der Schallwaagenmessung wurde die akustische Leistung (P,.) mit (P, Ax) und ohne
Gewebeprobe (P, 0) in der Vorlaufstrecke gemessen. Die im Gewebe absorbierte Leistung
Pabs ergibt sich aus Gleichung 1.

Papbs = APgc = Pac(0) - Pac(AX) (1)

Anhand dieser Werte konnte der akustische Wirkungsgrad n nach Formel 2 berechnet werden.

N = Pac(AX)/P4c(0) (2)
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Unter idealisierten Bedingungen gilt ein exponentielles Abschwéachungsgesetz.

AP, = Py (0) & 3)

Wird diese Gleichung 3 unter Beriicksichtigung von Gleichung 1 nach dem
Abschwichungskoeftizienten o aufgeldst, so ergibt sich Gleichung 4.

a=-1In (M)/Ax = - In [AP(X)/PoJ/Ax = - In [1 - P,o(AX)/Pa(0)]/Ax 4)

Anhand dieser Gleichung, der Werte der gemessenen akustischen Leistungen und der
gemessenen Dicke des Gewebes in der Vorlaufstrecke Ax wurde der Wert des

Abschwichungskoeffizienten a fiir die untersuchten Gewebeproben bestimmt.

Bei der indirekten Bestimmung wurden die maximalen Léngs- und Querdurchmesser der
erzeugten Lisionen mit Hilfe eines Lineals bestimmt. Die Werte der jeweiligen Messungen
mit Gewebe im Vorlauf (Lx) wurden im Anschluss von denen der Leermessungen (LO)
subtrahiert (Gleichung 5) und so indirekt die Abschwéchung der akustischen Leistung
bestimmt.

AL=L0 - Lx (5)

3.6. MRT-Messungen

Alle Untersuchungen dieses Versuchsabschnittes wurden in Zusammenarbeit mit
Herrn Dr. J. Jenne, Herrn Dr. F. Risse und Frau Dr. G. Wilzbach Divkovi¢ der Abteilung
Innovative Krebsdiagnostik und -therapie des Deutschen Krebsforschungszentrums (DKFZ)
in Heidelberg durchgefiihrt.

3.6.1. HIFU-Beschallung

Mit dem in Abschnitt 3.2.1. beschriebenen Schallwandler (Storz Medical*’) wurden HIFU-
Lisionen im entsprechend gelagerten und perfundierten Nierenmodell erzeugt. Die
verwendete elektrische Leistung betrug jeweils 280 W, die Pulsdauer 4 s und das
Behandlungsintervall 10 s. Der Abstand zwischen den Einzelldsionen betrug 4 mm. Pro
Komplexldsion wurden 4 Einzelldsionen in einer Reihe und 4 Reihen parallel zueinander
platziert. Pro Niere wurden 2 bis 3 Komplexldsionen a 16 Einzelldsionen induziert. Insgesamt

wurden 21 Komplexldsionen in 10 Nieren erzeugt.
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3.6.2. MRT-Versuchsaufbau

Nach Gewebeablation wurde die beschallte Niere in einem mit 37°C warmer physiologischer
Kochsalzlosung gefiillten Kunststoffbecken gelagert. Dort wurde sie mittels Klettband an
einer Kunststofthalterung befestigt, die wiederum durch Saugnipfe am Boden des
Kunststoffbeckens fixiert war (s. Abb. 20). Die zur Perfusion bendtigten Pumpen (Zu- und
Ablauf) (505 Du, Watson Marlow®®) befanden sich auBerhalb der HF-Kabine (Hochfrequenz)
des MRT und waren iiber Kunststoffschlauche mit dem Nierenmodell verbunden, wobei dem
Zulauf ein Windkessel zwischengeschaltet war (s. Abb. 21). Auf 37°C erwirmte
physiologische Kochsalzlosung wurde mit einer Durchflussrate von 100 ml/min zur Perfusion
verwendet. Wéhrend der Perfusionsmessungen mit Kontrastmittel wurde die Perfusionsrate
auf 200 ml/min erhoht. Oben beschriebenes Kunststoffbecken wurde auf der Patientenliege
des 1,5 Tesla MR Tomographen (Magnetom Symphony, Siemens Medical Solutions™)
positioniert (s. Abb. 22). Fiir den Signalempfang wurde eine Kombination aus der in der
Liege integrierten 4-Element-Riickenspule (spine array) und zwei 4-Element-Korperspulen
(body array), die tiber dem Becken mit Klettband fixiert waren, verwendet. Die Kombination
dieser beiden Spulensysteme ermoglichte eine parallele Bildgebung. Die Ansteuerung des
MRT erfolgte von einer Konsole aullerhalb der HF-Kabine aus. Die zugehorige
Kontrastmittelpumpe befand sich innerhalb der HF-Kabine. Um den hohen

Druckverhiltnissen wiéhrend der Kontrastmittelgabe gerecht zu werden, wurde die

Kanulierung der Nierenarterie mit einem speziell angefertigten Anschluss aus Hartplastik

hergestellt (s. Abb. 23).

Abb. 20: Lagerung der Niere fiir die MRT-Versuchsreihe Abb. 21: Perfusionsautbau im
MRT-Versuch
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Abb. 22: Lagerung im MRT Abb. 23: Anschluss fiir Perfusion
im MRT-Versuch

HF Kabine

Kontrastmittel MRT

Konsole

=
==

MRT

37°C
NaCl 0,9%

Abb. 24: Schematischer Versuchsaufbau der MRT-Versuchsreihe (Niere mit angedeuteten

Thermoldsionen)
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3.6.3. MRT-Messungen

Folgende Messsequenzen wurden verwendet (Details siehe Tab. 5):

Localizer: Lokalisierung der Niere und Planung der folgenden Messungen

T1-Spinecho (SE) und T2-Turbo-Spinecho (TSE): morphologische Darstellung von
Niere und Lasionen; Schichtdicke: 3mm

3D-Perfusionsmessung (3D-FLASH): kontrastmittelverstidrkte Perfusionsmessung
mittels paralleler Bildgebung (GRAPPA); Kontrastmittelgabe iiber eine Dosierpumpe [10
ml Kontrastmittel (Magnevist, Schering’’) und anschlieBend 10 ml isotone
Kochsalzlosung (Flussrate 2 ml/s)]; zeitliche Auflosung: 1,6 s
VIBE-Volumetriemessung (volume interpolated breathold examination): hochaufldsende
T1-gewichtete Sequenz mit einer Schichtdicke von 0,9 mm zur exakten isovolumetrischen

Darstellung der Lédsionen nach Kontrastmittelgabe

T2 mit Fettsittigung und Flusskompensation (TSE): morphologische Darstellung von

Niere und Lésionen nach Kontrastmittelgabe

Sequenz || TE/TR/a || Mittelungen || Schichten || Ridumliche || Zeitliche ||Beschleunigungs-
Auflésung || Auflosung faktor
T1 (SE) 11 ms/ 1,0x 1,0 x
500 ms/ 2 22 3,0 mm’ / /
90°
T2 (TSE) 185 ms/ 1,0x 1,0 x
3010 ms/ 4 15 3,0 mm’ / /
150°
3D- 0,67 ms/ 40 2,7x2,7x
Perfusion 1,8 ms/ keine Messungen || 3,0 mm® 1,6 sec 2
40°
VIBE- 2,86 ms/ 120 0,9x0,9x
Volumetrie || 5,9 ms/ 3 Partitionen 0,9 mm?® / /
10°
T2 (TSE) 160ms/ 1,2x1,2x
mit 3960 ms/ 5 15 3,0 mm’ / /
Séttigung 150°

Tab. 5: Details zu den verwendeten MRT-Sequenzen
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3.6.4. Auswertung
3.6.4.1. Makroskopie

Nach Abschluss der Messungen wurden die Nieren entlang der 1. und 4. Lisionsreihe, sowie
zentral dazwischen parallel zur Schallachse aufgeschnitten und die Komplexldsionen mittels
eines Lineals in drei Dimensionen vermessen. Die Breite der Komplexldsion wurde hierbei

als x definiert, die Lange der Komplexlédsion als y und ihre Tiefe als z.

3.6.4.2. MR-Bildausmessung

Die Lasionsausmalle auf den MR-Bildern der T1-gewichteten VIBE-Sequenz wurden mittels
eines speziell zu diesem Zweck entwickelten Computerprogramms (IDA, DKFZ) vermessen.
Breite (x) und Tiefe (z) der Komplexldsionen wurden direkt bestimmt. Die Lésionslédnge (y)
wurde indirekt {iber die Anzahl der 3D-Partitionen (Schichtdicke 0,9 mm) bestimmt, auf
denen die Lision sichtbar war. Die Ergebnisse wurden statistisch mittels einer Varianzanalyse

ausgewertet.

3.7. Mikroangiographie

3.7.1. Vorbereitung der Nieren

Insgesamt wurden 10 Nieren mit dem in Abschnitt 3.2.1. beschriebenen Ultraschallwandler
(Storz Medical®”) beschallt. Dabei wurden 5 bis 11 Lisionen pro Niere in 4 parallelen Reihen
angeordnet. Die elektrische Leistung betrug jeweils 300 W und die Pulsdauer 4 s. Der
Abstand zwischen den Lésionen betrug 5-10 mm. Im Anschluss an die Beschallung wurden
die Nieren mit 100—150 ml einer 25%igen Bariumsulfatlésung (Micropaque Colon, Guerbet®)
perfundiert, bis das Kontrastmittel sichtbar aus der V. renalis als Eluat hervortrat und die
Niere sich deutlich weiBlich verfarbt hatte (s. Abb. 25). Nach 30-60 min wurden die Nieren
mit einem manuellen Rotationsmesser (Bizerba®) longitudinal in 5 mm starke, planparallele
Scheiben geschnitten. Die zentralen Schichten, die die Lisionen beinhalteten, wurden fiir die

angiographischen Aufnahmen verwendet (s. Abb. 26).
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Abb. 25: Nierenparenchym Abb. 26: Longitudinale Nierenscheibe mit zentralen Thermoldsionen
mit Kontrastmittel angerei- (zwischen den Pfeilen)
chert

3.7.2. Angiographische Aufnahmen

Die angiographischen Aufnahmen wurden mit dem Mammographiegerit (Senographe DMR,
GE Healthcare’) des Instituts fiir klinische Radiologie des Klinikums Mannheim
(kommissarischer Direktor: Priv. Doz. Dr. Wolfgang Neff) angefertigt (s. Abb. 27). Der
Abstand der Rontgenrdhre zu den Nieren betrug ca. 50 cm. Die Belichtungen erfolgten mit 24
kV und 80 mAs auf 18 x 22,4 cm grolem Film (X-OMAT MA, Kodak13) (s. Abb. 28). Die

Filme wurden vor Ort entwickelt und beurteilt.

Abb. 27: Mammographiegerat Abb. 28: Nierenscheibe auf Rontgenfilm



Material und Methoden 48

3.8. Ultraschallphantom

Alle Untersuchungen dieses Versuchsabschnittes wurden in Zusammenarbeit mit Herrn
Dr. J. Jenne und Frau Dr. G. Wilzbach Divkovi¢ der Abteilung Innovative Krebsdiagnostik
und -therapie des Deutschen Krebsforschungszentrums (DKFZ) in Heidelberg durchgefiihrt.

3.8.1. Eigenschaften des Ultraschallphantoms

Das gewebedhnliche Ultraschallphantom bestand aus einer mit Hiihnereiweil dotierten
Polyacrylamidmatrix (Carl Roth*). Weiterhin waren TEMED (Tetramethylethylendiamin)
(Bio-Rad Laboratories®) und APS (Ammoniumpersulfat) (Carl Roth*) als Initiatoren und
Katalysatoren der Polymerisationsreaktion der Polyacrylamidmatrix enthalten. Das
Hiihnereiweif} diente als Ultraschallabsorber und Proteintrager. Das Ultraschallphantom war
transparent und zeigte bei Temperaturen liber 67°C sichtbare weille, scharf abgegrenzte
Koagulationszonen (s. Abb. 29 u. 30). Die akustischen und thermischen Eigenschaften des

Gelphantoms sowie von Wasser und von Brustgewebe sind in Tabelle 3 aufgefiihrt.

Physikalische Eigenschaften Phantom Wasser Brustgewebe
Déampfung dB/m bei 1,7 MHz 33,94+2.6 0,6 50-110
Dichte kg/m’ 10455 998 1020
Schallgeschwindigkeit m/s 1540+9 1482 1450-1570
Thermische Leitfahigkeit W/m°C 0,59+0,06 0,6 0,499
Wirmekapazitit J/kg °C 4270+£365 4182 3550

Tab. 6: Akustische und thermische Eigenschaften des Gelphantoms, von Wasser bei 20°C und Brust-
gewebe bei 37°C. (Duck, 1990; Wilzbach Divkovi¢, 2005)

3.8.2. Versuchsaufbau

Das Ultraschallphantom wurde am Tag vor den eigentlichen Versuchen hergestellt und in eine

10 x 5 x 5 cm groBe Form gegossen. Bis zum folgenden Tag war die Polymerisation
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abgeschlossen und das Gelphantom einsetzbar. Dieser Gelblock wurde in einem Becken mit
entgastem Wasser (21°C) 7,5 cm unterhalb des in Abschnitt 3.2.1. beschriebenen
Ultraschallwandlers (Storz Medical’’) gelagert (s. Abb. 30). Es wurden 70 Lisionen mit
Ultraschallleistungen von 100 bis 400 W und einer Beschallungszeit von 9 s im Gelphantom
erzeugt. Diese wurden wéhrend ihrer Entstehung mit einem digitalen Camcorder
aufgezeichnet und nach Beendigung der Untersuchungen fotografiert. Das Beschallungs-
intervall wurde zwischen 60 und 180 s gewéhlt. Der Abstand der Lésionen zueinander wurde
entweder so gewdhlt, dass einzelne Lisionen ohne Interaktion entstanden (5 mm), oder so

nah, dass die einzelnen Lisionen eine Komplexldsion bildeten (vgl. Abschn. 3.2.4.).

Abb.29: Ultraschallphantom: links in gebrauchsfertigem Zustand, Abb. 30: Versuchsaufbau mit

rechts: vollstdndig koaguliert HIFU-Wandler (rot) und
Thermolésionen im
Ultraschallphantom (gelb)

3.9. Statistik

Die statistische Planung und Auswertung wurde unter der Beratung von Frau Dr. Ch. WeiB3,
kommissarische Leiterin des Institutes fiir Biomathematik und Statistik der Fakultdt fiir
Klinische Medizin Mannheim der Universitdt Heidelberg, durchgefiihrt. Die statistische
Analyse wurde mit der Software SAS 8.2 durchgefiihrt. Zur Bestimmung des Einflusses der
Ultraschallparameter auf die LisionsgroBe (s. Abschn. 3.2.3.) und der Korrelation der
makroskopischen LéasionsgroBen mit den MRT-Bildern (s. 3.6.4.) wurden zweifaktorielle
Varianzanalysen durchgefiihrt. Unterschiede wurden als signifikant bezeichnet, wenn p<0,05

war.
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4. Ergebnisse

4.1. Das Modell der isolierten perfundierten Schweineniere

4.1.1. Mikroangiographie

In der kontrastmittelverstirkten Angiographie war das Gefdllsystem bei allen 5 untersuchten
Nieren intakt und eine vollstindige Darstellung von Nierenarterie und Nierenvene sowie des

Gefaflbaumes moglich (s. Abb. 31-34). Die Verteilung des Kontrastmittels erfolgte

gleichmiBig tiber das Nierenparenchym.

Abb. 31: Uberblick der Mikroangiographie mit Augenmerk auf die kleineren GeféBe des
Parenchyms

Abb. 32: Uberblick der Mikroangiographie mit Augenmerk auf die groBeren Arterien mit
Aufzweigungen
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Abb. 33: Detailansicht der Nierenrinde Abb. 34: Detailansicht der Nierenrinde
(quer geschnitten) (langs geschnitten)

4.1.2. Histologie

In allen HE-Préparaten der 5 untersuchten Nieren war die mikrostrukturelle Morphologie
unverdndert. Es fanden sich keine Hinweise auf mechanische Schidigungen und nur sehr
geringfiigige Hinweise auf hypoxische Schiden in Form von Verlust des Epithels oder
Dilatation der proximalen Tubuli (s. Abb. 35).

In den NADH-Priparaten 5 weiterer Nieren konnte in jedem Fall eine deutliche
Enzymaktivitit nachgewiesen werden. Es fanden sich keine Hinweise auf hypoxische oder

mechanische Schidigungen (s. Abb. 36).
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Abb. 35: Histologische HE-Préparate
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Abb. 35 c: Gloerului; 20 fache VergroBerung  Abb. 35 d: distaler Tﬁbulus 40-fache Vergréerung

Abb. 35 e: Glomerulum 40-fache Vergr.plus Abb. 35 f: proximales Tubulusepithel 40-fache Vergr. plus
Zoom Zoom
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Abb. 36: Histologische NADH-Préparate
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4.1.3. Doppler-Ultraschall

In 4 der 5 untersuchten Nieren war die Perfusion im gesamten Nierenparenchym gleichméBig
verteilt und deutlich darstellbar (s. Abb. 38). Bei einer Niere wies die Perfusion des kaudalen
Nierenpols geringfiigige UnregelmifBigkeiten auf. Im Hilusbereich waren die groflen renalen
BlutgefiBle und die Stromungsbewegung des Perfusats bei allen untersuchten Nieren gut

erkennbar (s. Abb. 39 u. 40). Bei keiner der untersuchten Nieren waren sonographisch

morphologische Verdnderungen zu erfassen (s. Abb. 37).

Abb. 37: Morphologische Ubersicht des Abb. 38: Perfusion des Nierenparenchyms im Doppler-
Nierenmodells Ultraschall

ADbDb. 39: GroBere Gefille im Mark- und Abb. 40: Gefille und Perfusion im
Nierenbeckenbereich Hilusbereich
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4.1.4. Magnetresonanztomographie (MRT)

Zur Beurteilung moglicher morphologischer Verdanderungen durch Perfusion oder Hypoxie
wurden T1- und T2-gewichtete Aufnahmen akquiriert sowie Kontrastmittel gestiitzte
Perfusionsmessungen durchgefiihrt (s. Abb. 41-43). Analog zu den Ergebnissen der
Ultraschalluntersuchungen konnte mittels einer hochauflosenden MRT-Weichteildarstellung
eine intakte Nierenmorphologie bildlich nachgewiesen werden. Ebenso konnte mittels der
Perfusionsmessung die regelméfige Verteilung des Kontrastmittels und daher eine
gleichmdfige Nierenperfusion bildlich dargestellt werden. Ohne zusétzliche Spiilung und
Heparininstallation (s. Abschn. 3.1.3.) traten in Voruntersuchungen vereinzelt thromben-

bedingt lokale Perfusionsausfille auf.

Abb. 41: T1-gewichtete Sequenz Abb. 42: T2-gewichtete Sequenz
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Abb. 43: Darstellung der Kontrastmittelanflutung in Abhéngigkeit von der Zeit (Perfusionssequenz)

4.2. Der Single-Element-Transducer (SET)

4.2.1. Variation der Beschallungsparameter

Bei niedriger Ultraschallleistung (100 W¢) konnten in der Regel keine Lésionen erzeugt
werden, da der entscheidende untere Schwellenwert zur reproduzierbaren Induktion einer
Thermolédsion nicht erreicht wurde. Traten dennoch Léisionen auf, waren Form und
Ausprigung sehr unregelmifBig. Bei 200 W elektrischer Leistung hingegen konnten
regelméBig Lisionen induziert werden. Diese waren makroskopisch als gelblich-weille Areale
mit verfestigter Konsistenz zu erkennen. Bei maximaler Ultraschallleistung (400 W¢)) traten
mit zunehmender Pulsdauer grofler werdende Substanzdefekte innerhalb der Lisionen (sog.
Kavititen) im Gewebe auf. Dies zeigte sich bei den perfundierten Nieren in besonderer
Ausprigung, so dass zum Teil nur noch groBe Kavititen mit schmalem eigentlichen
Liasionssaum zu erkennen waren. Mit zunehmender Ultraschallleistung und Pulsdauer waren
zudem mit steigender Haufigkeit direkt im Anschluss an die Beschallung mit HIFU
hyperechogene Areale im diagnostischen Ultraschallbild erkennbar, deren Lokalisation mit
der des akustischen Fokuspunktes iibereinstimmte. Bei mittlerer Ultraschallleistung (200 u.
300 W¢)) und mittlerer Pulsdauer (2 u. 4 s) konnten jedoch i.d.R. Lisionen erzeugt werden,
die in Grofe und Form konstant und reproduzierbar waren. Vereinzelt wurden jedoch

deutliche Abweichungen sowohl in Form als auch Grof3e beobachtet.
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Im Folgenden werden die Einfliisse der verdnderbaren Ultraschallparameter sowie die
Variablen der Versuchsbedingungen auf das AusmaBl der induzierten Thermoldsionen

dargestellt.

4.2.1.1. Einfluss der applizierten Ultraschallleistung

In allen 4 Versuchsgruppen (Organtemperatur 10°C, keine Perfusion bzw. 37°C, Perfusion
bzw. 37°C, keine Perfusion bzw. 37°C, Perfusion bis Versuchsbeginn) nahm mit steigender
Ultraschallleistung die Grofie der Gewebeldsionen zu. Der Anstieg zwischen 100 und 200 W
war hierbei besonders stark. Dies bestirkt die Vermutung, dass in diesem Bereich der untere
Schwellenwert zur regelméfBigen Induktion von Thermoldsionen zu finden war. Zwischen 200
und 400 W, stiegen die Werte der Lisionslinge zwar weiter an, ndherten sich aber einem

Sattigungswert. Bei der Lisionsbreite hingegen war der Verlauf nahezu linear (s. Abb. 44).

Lange (mm)

Breite (mm)

100 200 300 400
elektrische Leistung (W)

Abb. 44: Einfluss der Ultraschallleistung auf Lésionslédnge und -breite

4.2.1.2. Einfluss der Pulsdauer

Der Einfluss der Pulsdauer nahm zwischen 100 und 400 W, kontinuierlich zu, wobei der
Anstieg bei der Lisionsbreite stirker war als bei der -linge (s. Abb. 45). Die statistische
Analyse mittels 2-faktorieller Varianzanalyse ergab eine hochsignifikante Abhédngigkeit der

Lisionsldnge und -breite von Ultraschallleistung und Pulsdauer.
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14 B Lange (mm)

12 B Breite (mm)

10

Pulsdauer (s)

Abb. 45: Einfluss der Pulsdauer auf Lisionslédnge und -breite

4.2.1.3. Einfluss der applizierten Gesamtenergie

Beim Vergleich der LisionsgroBen bei gleich bleibender applizierter Gesamtenergie (400 J),
wird ersichtlich, dass der Einfluss der elektrischen Leistung deutlich hoher war, als der

Einfluss der Pulsdauer (s. Abb. 46).

B Liange (mm)

B Breite (mm)

100 W /4s 200W/2s 400 W/ 1s

Abb. 46: Einfluss von Leistung und Pulsdauer bei gleich bleibender Gesamtenergie
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4.2.1.4 Einfluss der Perfusion

Im Vergleich der LisionsgroBen der perfundierten (Gruppe 2) mit den nicht perfundierten
Nieren (Gruppe 3) waren die Lésionen in der Perfusionsgruppe im Mittel um 13 % langer und
um 12 % breiter als die der nicht perfundierten Gruppe. Der Unterschied war daher
signifikant (s. Abb. 47). Da bei 100 W die Schwelle zur Induktion reproduzierbarer Lasionen

nicht iiberschritten wurde, fanden diese Werte keine Bertiicksichtigung.

@ keine Perfusion (Gruppe 3)
12 @ Perfusion (Gruppe 2)

10

Lésionsldnge (mm) Léasionsbreite (mm)

Abb. 47: Einfluss der Perfusion auf Lésionsldnge und -breite

Der Einfluss der Perfusion war bei kurzer Pulsdauer zu vernachldssigen, nahm jedoch mit
steigender Pulsdauer deutlich zu. Dies ist in Abb. 48 beispielhaft fiir zwei Messwerte
dargestellt (s. Abb. 48).

B keine Perfusion

@ Perfusion

400W/1s 400W/8s
Abb. 48: Abhéngigkeit des Perfusionseinflusses von der Pulsdauer
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4.2.1.5. Einfluss der Gewebetemperatur

Die LisionsgroBen wurden durch die Gewebetemperatur stark beeinflusst. So fiihrte eine

Erhohung der Gewebetemperatur von 10°C auf 37°C zu einer Erh6hung der Lésionslinge um

32% und der Lasionsbreite um 43% (s. Abb. 49).

& 10°C (Gruppel)

B 37°C (Gruppe 3)

—_
(=}

S = N W A LN N N XX O

Lisionslange (mm) Lisionsbreite (mm)

Abb. 49: Einfluss der Gewebetemperatur auf Lasionsldnge und -breite

4.2.1.6. Einfluss der Gewebsspannung

Die Gewebsspannung hatte weder auf die Léasionslinge, noch auf die Liasionsbreite

signifikanten Einfluss. Im Mittel stimmten die Lasionsausmalle von Gruppe 3 und Gruppe 4

iberein (s. Abb. 50).

. @ keine Gewebsspannung (Gruppe 3)

1 B Gewebsspannung (Gruppe 4)

Lasionsldnge (mm) Lésionsbreite (mm)

Abb. 50: Einfluss der Gewebsspannung auf Lisionsldnge und —breite
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Ein Nebeneffekt bei nahezu allen Beschallungsreihen war eine weillliche Verfarbung der
Nierenunterfliche, die circa 1 mm in das Gewebe reichte (s. Abb. 51). Dies wurde

wahrscheinlich durch Wirmeentwicklung, in der Folge von Absorption divergenter

Ultraschallwellen an der Absorberoberfliche nach dem Austritt aus der Niere, verursacht

(s. Abb. 52).

Abb. 51: Nebeneffekt durch Erwdrmung Abb. 52: Situation wihrend der Beschallung
am Absorber (Absorber rot)

4.2.2. Ermittlung der geeigneten Parameter fiir eine Komplexlision

Die zunichst gewidhlten Parameter (300 W Ultraschallleistung, 4 s Pulsdauer und 4 mm
Lisionsabstand) ergaben keine konfluierende Komplexldsion, sondern Kavititen mit

unvorhersagbarer Form und Grofe (s. Abb. 53b).

Die Variation des Lisionsabstandes im ersten Schritt zeigte, dass bei einer Vergroferung des
Abstandes auf 5 mm Einzelldsionen von regelmiBiger Form und Grofe, jedoch mit schmalen
Liicken (I mm), erzeugt wurden (s. Abb. 53c). Bei einer Verringerung des Abstandes und sich
daraus ergebender iiberlappender Anordnung der Einzelldsionen verschmolzen diese zwar,

zeigten jedoch deutliche Kavitéten (s. Abb. 53a).

Abb. 53: Variation des Lasionsabstandes (Grundeinstellung: 300 W, 4s, 10s Behandlungsintervall)

Abb.53a: 2,5 mm Abb. 53b: 4 mm Abb. 53¢: 5 mm

Im zweiten Schritt wurde die Pulsdauer bei einem Lisionsabstand von 2,5 mm erhoht,
Leistung und Behandlungsintervall wurden beibehalten (300 W und 10 s). Bei einer

Pulsdauer von 2 s entstanden lidngliche Einzelldsionen von gleichmdBiger GroBe mit
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deutlichen Liicken (1,4 mm) (s. Abb. 54a). Eine Erhohung der Pulsdauer auf 3 bzw. 4 s fiihrte

zu Kavitdten mit unvorhersagbarer Form und GroBe (s. Abb. 54b und c).

Abb. 54: Variation der Pulsdauer (Grundeinstellung: 300 W, 2,5 mm, 10 s Behandlungsintervall)

Abb. 54a:2s Abb. 54b: 3 s Abb. 54c: 4 s

Im dritten Schritt wurde die elektrische Leistung ab dem Wert von 300 W, schrittweise
vermindert. Ausgangspunkt waren wieder die zuvor verwendeten Parameter (Leistung 300
We, Abstand 4 mm, Behandlungsintervall 10 s) (vgl. Abb. 55¢). Die Verminderung der
Ultraschallleistung (300-280-260 W) ergab bei 280 W, eine zweidimensional homogene
Lision tliber eine Breite von 4,5 cm (Lange 8 mm) (s. Abb. 55b). Wurde die Leistung auf 260
W reduziert, so zeigten sich wiederum Einzelldsionen mit konstant regelméBiger Form und
GroBe. Allerdings waren zwischen den einzelnen Lésionen schmale Liicken (0,5 mm) zu

sehen (s. Abb. 55a).

Abb. 55: Variation der Ultraschallleistung (Grundeinstellung: 4 s, 4 mm, 10 s Behandlungsintervall)

Abb. 55a: 260 Wy, Abb. 55b: 280 W Abb. 55¢: 300 Wy,

Im vierten Schritt wurde der Einfluss des Behandlungsintervalls, d.h. der Wartezeit zwischen
den Einzelbeschallungen, untersucht. Daher wurden filir alle zuvor getesteten
Parametereinstellungen 3 verschiedene Behandlungsintervalle (10, 20 und 30 s) eingestellt. In
allen Vergleichsgruppen nahm die Lésionsgro3e mit zunehmendem Behandlungsintervall ab.
Dies lasst sich durch den mit der Zeit zunehmenden Abbau der Restwarme, durch Konvektion
mittels des Perfusionsflusses und durch Konduktion ins umliegende Gewebe erkliren. Je
weniger Restwidrme noch zum Beschallungszeitpunkt im Zielvolumen der Folgeldsion
vorhanden war, umso weniger beeinflusste sie die Lasionsbildung der Folgelédsion. Es ist also
moglich, durch eine geeignete Wahl von Leistung, Pulsdauer und Behandlungsintervall die
GroBe der folgenden Lésion zu beeinflussen. Bei zu hohen akustischen Leistungen,
Pulsdauern und/oder  Behandlungsintervallen  entstehen jedoch  Kavititen von

unvorhersagbarer Form und GréBe. Abb. 56 zeigt beispielhaft die bei 10, 20 und 30 s langen
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Behandlungsintervallen induzierten Lésionen (260 W Leistung, 4 s Pulsdauer, 4 mm
Liasionsabstand).
— 10 s Behandlungsintervall: gleich- und regelmifBige Lasionen,
mittlere GroBe 10,5 x 3,4 mm, Liicken: 0,6 mm (s. Abb. 56a)
— 20 s Behandlungsintervall: gleich- und regelméfige Léasionen,
mittlere GroBe 9,6 x 3,3 mm, Liicken: 0,7 mm (s. Abb. 56b)
— 30 s Behandlungsintervall: gleich- und regelmiBige Lésionen,

mittlere GroBe 8,8 x 1,8 mm, Liicken: 2,2 mm (s. Abb. 56c¢)

Abb. 56: Variation des Behandlungsintervalls (Grundeinstellung: 260 W, 4 s, 4 mm)

Abb. 56a: 10 s Abb. 56b: 20°s Abb. 56¢: 30 s

AbschlieBend soll angemerkt werden, dass auch bei konstanten Parametereinstellungen und
standardisierten Randbedingungen die Induktion einer definierten konfluenten Komplexldsion

nicht immer mdglich war.

4.2.3. Histologie

4.2.3.1. HE-Férbung

Makroskopisch war an den H&ématoxylin-Eosin-Schnittpriparaten erkennbar, dass vom
Gewebe im Bereich der Thermolésionen deutlich weniger Farbstoff aufgenommen wurde als
in den unbehandelten Bereichen (s. Abb. 57a). Mikroskopisch waren regelmélig zentrale
Gewebszerreifungen, massive Extravasationen und Zelltrimmer lysierter Tubuluszellen,
sowie eine Zerstorung der funktionellen Einheiten (z.B. der Glomeruli) und der Einzelzellen
zu erkennen (s. Abb. 57b—d). Die Grenze zwischen behandeltem und unbehandeltem Gewebe
war scharf, die Ubergangszone betrug etwa 10 Zellschichten. Die Morphologie des
unbehandelten Gewebes war gut erhalten und zeigte nur minimale degenerative Zeichen im
proximalen Tubulusepithel, das extrem sensitiv auf Sauerstoffmangel reagiert.

Trotz der z.T. massiven morphologischen Schiden konnte mit dieser Methode nicht mit der
notigen Sicherheit ausgeschlossen werden, dass vitale Zellen innerhalb des Lasionsbereiches

verblieben. Ein sicherer Behandlungserfolg ist daher durch diese Farbung nicht nachweisbar.
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Abb. 57: HE-Praparate zum SET

Abb. 57a: Makroskopische Ubersicht (6 konfluierende Abb. 57b: Gewebszerreilungen (blauer Pfeil) und
Einzellédsionen) Extravasation (gelber Pfeil) (10-fache Vergr.)

Abb. 57c: Zerstortes Glomerulum (20-fache Vergr.) Abb.:57d:Zerstorte Nierentubuli (40-fache Vergr.)

4.2.3.2. NADH-Firbung

Die NADH-Firbung ermoglicht es, Zellen mit intaktem mitochondrialem Stoffwechsel
farblich zu markieren. Im makroskopischen Uberblick war keine Farbstoffaufnahme im
Bereich der Thermolédsionen erkennbar (s. Abb. 58a), wobei das die Thermoldsionen
umgebende Gewebe kriftig angefarbt war. Die hellen Bereiche entsprachen in ihrer Form und
GroBe den Fokusabmessungen des hochenergetischen Schallfeldes. Mikroskopisch fanden
sich innerhalb dieser Bereiche vereinzelt Zelltrimmer mit zum Teil angedeuteter Anfarbung
(s. Abb. 58b). Diese beweisen eine vollstindige Inkubation der Prédparate und schlieBen
Artefakte z.B. durch Luftblasen aus. Es ist mit an Sicherheit grenzender Wahrscheinlichkeit
ausgeschlossen, dass im Bereich der Thermoldsionen vitales Restgewebe vorhanden war. Ein

passagerer Effekt kann ausgeschlossen werden, da ohne mitochondriale Enzymaktivitét ein
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Zelliiberleben nicht moglich ist. Der Ubergang zwischen behandeltem und unbehandeltem

Gewebe war scharf (s. Abb. 58 d u. e).

Abb. 58a: Makroskopische Bilder einzelner Léasionen bzw. Querschnitt einer Lésionsreihe

Abb. 58: NADH Préparate zum SET
nicht konfluierender Einzelldsionen

Abb. 58c: Mogliches zu abladierendes
Tumorvolumen mit Sicherheitssaum

(gelb markiert)

Abb. 58b: Konfluierende Komplexldsion besteh-
end aus 4 Einzelldsionen (orange markiert)
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- I, ¥ f '-nLV\ ‘ﬁ\g‘
Abb. 58d: Mikroskopischer Querschnitt durch eine Abb. 58e: Ubergang von einer Lision zu
Lasion (5-fache Vergr.) unbehandeltem Gewebe

(durch rote Pfeile markiert) (5-fache Vergr.)

4.3. Der Triple-Element-Transducer (TET)

4.3.1. Morphologie der Lisionen

Die makroskopische Auswertung der Lésionen ergab zuverldssig und reproduzierbar
Thermolédsionen im Bereich des geometrischen Fokus, der dem Zielbereich entsprach.
Wurden die variablen Parameter (elektrische Leistung und Pulsdauer) beibehalten,
entsprachen sich die erzeugten Lasionen in Form und Aussehen. Die Form der Lasionen hing
stark von der applizierten Energie ab. Bei 40 W, waren die Lisionen regelméBig kugelformig
bis elipsoid (s. Abb. 59a). Bei 60 W¢ und 80 W, waren die Lisionen entweder elipsoid
(s. Abb. 59b) oder dreistrahlig (s. Abb. 59¢ und d). Bei 60 und 80 W elektrischer Leistung
waren in etwa 5% der Félle Substanzdefekte innerhalb der Liasionen (sog. Kavitéiten)
erkennbar (s. Abb. 59¢). Es traten keine Interaktionen von Folgeldsionen auf (s. Abb. 59f).
Generell waren die Lésionen als gelblich-weile homogene Areale erkennbar, deren

Konsistenz gegeniiber dem unbehandelten Nierengewebe fester war.
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Abb.: 59: Morphologie der Lésionen beim Einsatz des TET
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Abb. 59¢: 60 W¢], 8 s, nicht perfundiert; Pfeil: Gewebskavitit

Abb. 59f: 60 W¢, 8 s, perfundiert
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Die histologische Auswertung (HE-Farbung) repriasentativer Proben =zeigte konstante
Ergebnisse. Die Lasionen selbst hatten weniger Farbstoff aufgenommen als das umliegende
Gewebe (s. Abb. 60a). Es fanden sich GewebszerreiBungen und -defekte, sowie deutliche
Extravasationen (s. Abb. 60b). Das Lumen der Nierentubuli war zum Teil mit Zelldendritus
verlegt, der Durchmesser zum Teil verkleinert oder ektatisch. Auch wurden mit
verschwommenen Zellgrenzen, geschwollenen Tubulusepithelzellen und Zytoplasmavakuolen

Anzeichen fiir ein interstitielles Zellodem gefunden.

Abb. 60. HE-Priparate zum TET

e L

Abb. 60a: Ubergang von einerLision (links) zu unbe-  Abb. 60b: GewebszerreiBungen, Extravasation
handeltem Gewebe (rechts) (durch Pfeile markiert)

4.3.2. Lasionsgrofle und Einflussfaktoren

In Versuchsgruppe 1 wurden die Lasionen unter synchroner Verwendung aller 3 Ultraschall-
wandler erzeugt. Dabei zeigte sich, dass der untere Schwellenwert zur Induktion von
Thermoldsionen bei den nicht perfundierten Nieren bei 40 W elektrischer Leistung und
4 s Beschallungszeit lag. Bei den perfundierten Nieren wurde dieser Schwellenwert bei
40 W¢ und 8 s Schalldauer iiberschritten. Eine Erhoéhung sowohl der applizierten
Ultraschallleistung, als auch der Pulsdauer, hatte eine Vergroflerung der Lisionen zur Folge
(s. Abb. 61). Der Vergleich der Lésionsgroflen bei gleich bleibender Gesamtenergie zeigt,
dass die Lasionsentwicklung starker von der Ultraschallleistung als von der Pulsdauer abhing.
Bei gleichen Beschallungsparametern waren die Lasionen in perfundierten Nieren kleiner als

in nicht perfundierten (s. Abb. 62).



Ergebnisse 69

40W/4s  40W/6s  40W/8s  60W/4s  60W/6s  60W/8s  80W/4s  80W/6s  80W/8s

Abb. 61: Entwicklung der Lésionslédnge (mm) bei steigender Ultraschallleistung und Pulsdauer

B LL Perfusion
B LL nicht perf

40W/4s  40W/6s 40W/8s 60W/4s 60W/6s 60W/8s 80W/4s 80W/6s 80W/8s

Abb. 62: Einfluss der Perfusion auf die Lasionsgréfie (LL in mm)

In Behandlungsgruppe 2 wurde der zentrale Ultraschallwandler im Einzelbetrieb separat
angesteuert. Die Lokalisation der induzierten Lésionen zeigte eine Tendenz der rdumlichen
Nahe zur Ultraschallquelle. Die Lasionen, die bei maximaler elektrischer Leistung von 88 W
bei 8 s Pulsdauer induziert wurden, waren etwa 1-2 x 1-2 mm groB3 (s. Abb. 63). Bei
synchronem FEinsatz aller 3 Wandler und einer vergleichbaren elektrischen Gesamtleistung

von 88 W (rechnerisch 40 W x 2,2) waren die Lésionen hingegen 6 mm lang und 4 mm breit.
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Abb. 63: Léasionsgrole und -lokalisation bei separater Verwendung eines

Schallkopfes (88 W, 8 s)

4.4. Absorptionsmessungen an Brust- und Bauchseitenwand

4.4.1. Messung der Absorption mit der Schallwaage

Im ersten Schritt wurde die Abschwéchung der applizierten Ultraschallleistung durch die
Vorlaufstrecke (Gewebeproben) in Form von Absorption mit Hilfe der Schallwaage
bestimmt. Wie in Abb. 64 und Tab. 7 ersichtlich, war die Abschwichung signifikant. Thr Wert
betrug je nach Zusammensetzung der Gewebeproben (Haut, subkutanes Fettgewebe,
Muskulatur, Knochen) zwischen 53% und 73%. Daher konnten nur 27-47% der applizierten

akustischen Leistung die Vorlaufstrecke passieren.

430 @ Leermessung
M 1. Gewebeprobe ®
400 1 2. Gewebeprobe ¢ ® ¢ ) 2
A 3.Gewebeprobe ®
350 4 X 4.Gewebeprobe ’ ’
@ 5. Gewebeprobe
300 1  +6. Gewebeprobe
< 250
g
n:“) 200

150
100
50

0
0 200 400 600 800 1000 1200 1400 1600 1800 2000
Py (W)

Abb. 64: Gemessene akustische Leistung bei den Absoprtionsversuchen der Leermessung und mit
verschiedenen Gewebeproben in der Vorlaufstrecke
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Gewebeprobe Schichtdicke Pabs n
(cm)
1 3,7 0,67 P,0 0,33
2 3,1 0,61 P,0 0,39
3 3,6 0,53 P,0 0,47
4 2,5 0,67 P,0 0,33
5 3,0 0,73 P,0 0,27
6 2.4 0,60 P,0 0,40

Tab. 7: Ubersicht iiber die absorbierte Leistung P,y und den akustischen Wirkungsgrad n

Die Berechnung des Abschwichungskoeffizienten o wurde nur fiir Gewebeprobe 3
durchgefiihrt, da sich diese nur aus &uBlerer Haut und subkutanem Fettgewebe
zusammensetzte und daher die Bedingung relativer Homogenitit erfiillte. Er betrug

a=-1In(1-0,53)/3,65cm=0,2 cm™! = 0,898 dB/cm.

4.4.2. FEinfluss der Vorlaufstrecke auf die Lésionsbildung

Im zweiten Schritt wurde ermittelt, ob Léasionen im Nierenmodell trotz verschiedener
Gewebeproben in der Vorlaufstrecke induziert werden konnen. Aus den Differenzen der
gemessenen Lasionsldnge und -breite mit und ohne Gewebeprobe in der Vorlaufstrecke war
ersichtlich, dass die Lange der Lisionen mit Gewebeprobe 7, die aus &uBlerer Haut und
subkutanem Fettgewebe bestand, im Vorlauf im Mittel 81,4% der Lisionsldnge der
Leermessung betrugen. Die Breite der Lédsionen mit Gewebeprobe 7 in der Vorlaufstrecke
betrug 103% der Lésionsbreite der Leermessung (s. Abb. 65). Bei den Gewebeproben 8 und
9, die beide aus Muskelgewebe und 4 Rippenknochen bestanden, war es nicht mdglich,

Thermolésionen in den Nieren zu induzieren.
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B Breite mit GP
B Breite ohne GP
[E Lange mit GP

O Lénge ohne GP

1000 1200 1400 1600 1800

Abb. 65: Vergleich der Lasionsgroflen mit und ohne Gewebeprobe 7 (GP) in der Vorlaufstrecke

4.5. MRT-Messungen

4.5.1. Makroskopie der HIFU-Lisionen

Die induzierten Léasionen waren im Anschnitt als feste, gelblich-weile Areale zu erkennen,
die sich scharf vom unbehandelten Gewebe abgrenzten. Trotz gleich bleibender Einstellungen
von elektrischer Leistung, Beschallungszeit und Behandlungsintervall sowie Lisionsabstand
variierten die makroskopischen Ergebnisse im Detail deutlich. So waren die Einzelldsionen
nur in 3 Féllen vollstandig (s. Abb. 66a) und in 1 Fall teilweise konfluent (s. Abb. 66b). In 4
Féllen waren die Einzelldsionen vollstdndig voneinander getrennt (s. Abb. 66¢). In 13 Féllen

fanden sich Kavititen innerhalb der Einzelldsionen, die diese zum Teil vollstindig ausfiillten
(s. Abb. 66d).
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Abb. 66: Morphologie der HIFU-Lésionen im Rahmen der MRT-Versuche

Abb. 66a: Vollstindig konfluent Abb. 66b: Unvollstindig konfluent

Abb. 66¢: Vollstindig getrennt Abb. 66d: Kavititen

4.5.2. Darstellbarkeit der HIFU-Lésionen im MRT

Die MRT-Bilder wiesen in allen verwendeten Sequenzen einen guten Weichteilkontrast und
Signal/Rauschen (S/R) auf. Die Darstellbarkeit der HIFU-Lédsionen war sehr gut und sie
waren deutlich vom umgebenden, unbehandelten Nierenparenchym zu differenzieren. In den
T1-gewichteten SE-Bildern erschienen die Lésionen hypointens (dunkel) (s. Abb. 67a), in den
T2-gewichteten TSE-Bildern vor und nach Kontrastmittelgabe erschienen die Liasionen
hyperintens (hell) (s. Abb. 67b, ¢ u. 68). In der bildlichen Darstellung der Perfusion war die
Anflutung des Kontrastmittels liber die Zeit darstellbar. Im Bereich der Lasionen war eine
Anreicherung von Kontrastmittel zu sehen (s. Abb. 69). Bei farblicher Codierung dieser

Bilder erschienen die Lisionen als Orte der hochsten Kontrastmittelanflutung (s. Abb. 70).
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Abb. 67: Morphologische MRT-Aufnahmen

Abb. 67a: T1-Sequenz Abb. 67b: T2-Sequenz Abb. 67c: T2-Sequenz mit Sittigung

Abb. 68: Detail des Lasionsrasters; Kantenldange jeweils ca. 15 mm

Abb. 69: Kontrastmittelanflutung in der Perfusionssequenz
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Abb. 70: Farbliche Codierung der
Kontrastmittelanflutung

4.5.3. Vergleich von Makroskopie und MRT-Bildern

Die makroskopisch gemessenen Dimensionen (makr. x, y und z) der HIFU-Lésionen sowie
die Werte der korrespondierenden Daten der MRT-Bilder (VIBE x, y und z) sind in Tab. 8
und Abb. 71 zusammengefasst. Aufgefiihrt werden die Mittelwerte (MW) von Breite (x),
Lange (y) und Tiefe (z) der Lisionen, Standardabweichungen (Stabw), Minima (Min) und
Maxima (Max). AuBlerdem ist die Differenz zwischen den Messwerten der MRT-Bilder und
der makroskopischen Messung (MRT — Makroskopie) aufgefiihrt.

makr. || makr. || makr. || VIBE || VIBE || VIBE ||Diff. X || Diff. Y || Diff. z
X y 4 X y V4
| Mw || 156 || 102 || 136 || 158 || 119 || 147 || o2 || 1.7 || 11 |
| stabw || 1.0 || 08 || 09 || 04 || 1,7 || 13 || L1 18 || 1,3 |
| Min || 14 9 12 15 9 12 -2 -1 |l 2 |
| Max || 17 11 15 16 15 17 2 5 || 3 |

Tab. 8: LasionsausmalBe, Differenzen, Mittelwerte, Standardabweichungen, Minima, Maxima im Ver-
gleich zwischen Makroskopie und MRT-Bildern (VIBE); Angabe jeweils in mm
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B Makroskopie
B VIBE-Sequenz

B Differenz

X y zZ

Lasionsdimensionen

Abb. 71: GroBenvergleich von Makroskopie und VIBE-Sequenz

Aus den Werten wird deutlich, dass eine gute Korrelation zwischen der makroskopischen
LisionsgroBe und der Lésionsgrofle in den MRT-Bildern der T1-gewichteten VIBE-Sequenz
besteht. Die mittlere Differenz der Lésionsbreite betrug 0,2+1,1 mm, die der Lisionslidnge
1,7£1,8 mm und die der Lasionstiefe 1,1£1,3 mm. Statistisch ergibt sich aus den
Berechnungen mittels Varianzanalyse kein signifikanter Unterschied der x-Werte von MRT-
Bildern und Makroskopie. Die Differenzen der y- und z-Werte von MRT-Bildern und
Makroskopie zeigten einen statistisch signifikanten Unterschied. Die Differenzen der y-Werte
lagen mit 95%iger Wahrscheinlichkeit zwischen -4 und +1 mm, die der z-Werte zwischen -3
und +1 mm um den Mittelwert. Die Messungenauigkeit liegt daher bei maximal <4 mm und

ist im klinischen Einsatz als akzeptabel anzusehen.

4.6. Mikroangiographie

Durch die radiologische Mikroangiographie konnte gezeigt werden, dass nach der HIFU-
Beschallung mit dem Single-Element-Transducer (Storz Medical’’) im Bereich der
Thermolédsionen keine Kontrastmittelanflutung stattgefunden hatte und daher keine
Gefafldarstellung innerhalb der HIFU-Lasionen mdglich war (s. Abb. 72 u. 73). Die
Lokalisation dieser kontrastarmen Areale stimmte genau mit den makroskopisch erkennbaren

Liasionsbereichen iiberein (s. Abb. 74). In etwa einem Drittel der Félle fand sich distal
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der Lésion hin zur Nierenoberfliche zudem eine verminderte Kontrastmittelanreicherung

(s. Abb. 75)

Abb. 72: Ubersicht iiber die Mikroangiographie einer mit HIFU behandelten Niere mit 5 Lisionen
(Bereich der Thermolésionen zwischen den Pfeilen)

Abb. 73: Ubersicht iiber die Mikroangiographie einer mit HIFU behandelten Niere mit 11
Léasionen (Bereich der Thermolédsionen zwischen den Pfeilen)

Abb. 74: Vergleich zwischen dem mikroangiographischen (oben) und makroskopischen (unten)
Bild der Lésionen



Ergebnisse 78

Abb. 75: Detailansicht der mikroangiographischen Darstellung der Thermolésionen. Pfeil:
verminderte Kontrastmittelanreicherung distal der eigentlichen Lasion

4.7. Ultraschallphantom

Ziel dieser Versuchsreihe war es, Thermolédsionen und deren zeitliche Entwicklung mittels
eines transparenten Ultraschallphantoms zu visualisieren. Ab einer elektrischen Leistung von
200 W¢; konnten sichtbare Lisionen erzeugt werden. Generell waren die Lasionen im Gel bei
gleichen Parametern kleiner als im Nierengewebe (s. Abb. 76 u. 77). Auf eine Quantifizierung
des Unterschiedes wurde jedoch verzichtet, da dieser unerheblich fiir eine spitere klinische
Anwendung wire. Bei der Steigerung der zugefiihrten Leistung nahmen die Lésionslédngen
und -breiten zu (s. Abb. 78a). Wurde der Lésionsabstand so gewdhlt, dass keine Interaktion
zwischen den Einzelldsionen stattfand, waren deren GroBe und Form gleichmifig und
reproduzierbar (s. Abb. 78b). In wenigen Fillen fanden sich in Reihen gleichmifBiger
Lisionen einzelne Lidsionen, die, trotz gleicher Einstellungen, in Form und/oder Grofle
deutlich von den iibrigen abwichen (s. Abb. 78c). Um eine konfluente Komplexldsion zu
induzieren, wurde der Lésionsabstand analog zu den Untersuchungen in Abschnitt 3.2.4.
gewdhlt. Dies gelang jedoch nur in 2 von 13 Fillen (s. Abb. 78d). In 3 Féllen konnten,
entsprechend der Beobachtungen beim vorangegangenen Arbeitsschritt, einzelne Lésionen
beobachtet werden, die in Form und/oder Gréf3e deutlich von den {ibrigen abwichen (s. Abb.
78e¢). In den restlichen 8 Anordnungen traten nach wenigen konfluierenden Lisionen
deutliche Interaktionen auf, die dazu fiihrten, dass Form und Grofle der Folgeldsionen stark

verdndert waren und diese sich nicht im Zielfokus, sondern zur Ultraschallquelle hin
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verschoben bildeten (s. Abb. 78f). Bei iiberlappender Anordnung der Einzelldsionen trat
dieser Effekt bereits ab der zweiten Lision auf. In Abb. 79 ist der zeitliche Verlauf der

Bildung einer Thermoldsion wiedergegeben.

l

Abb. 76: Lasionsgrofien im Abb. 77: LasionsgroBen im Nierengewebe bei 400, 300, und
Gelphantom bei 400, 350, 300 200 W¢/8 s (v.l.n.r.)
und 250 W,/9 s (v.L.n.r.)

Abb. 78a: Jeweils zwei Einzelldasionen mit 200, 250, 300, 350 und Abb. 78b: Gleichméi- Abb. 78c: Unregl-
400 Wej (v.Ln.r) Bige Lasionsreihe méBige Lision (Pfeil)

Abb. 78d: Konfluierende Abb. 78e: Einzelne beichende Abb. 78f: Deutliche Interaktionen zwischen
Einzelldsionen Lasion (Pfeil) (Beschallung den Einzelldsionen (Beschallung v.l.n.r.)
v.rnl)
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Abb. 79: Zeitlicher Verlauf der Bildung einer Thermoldsion. Zeitunterschied zwischen den
Einzelbildern ca. 2,25 s. Bestehende Lésion auf der rechten Seite als Bezugspunkt
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5. Diskussion

5.1. Das Modell der isolierten perfundierten Schweineniere

Zahlreiche Faktoren sprechen fiir die Verwendung von extrakorporalen Organmodellen an
Stelle von Tierversuchen bei grundlegenden Untersuchungen innovativer Therapieformen in
der Medizin. An erster Stelle ist die Vermeidung von Tierversuchen aus ethischen und
finanziellen Griinden zu nennen. Die fiir die vorliegenden Versuche verwendeten
Schweinenieren stellen ein Nebenprodukt des reguldren Schlachtbetriebes dar, weshalb kein
Tier fir diese Untersuchungen getotet werden musste. Des Weiteren bietet ein aus
Schlachttieren gewonnenes Organmodell den Vorteil, dass es fast jederzeit und in nahezu
unbegrenzten Mengen kostengiinstig verfligbar ist. AuBlerdem sind Zucht-, Mast- und
Haltungsbedingungen fiir Schlachtschweine heutzutage so technisiert und einheitlich, dass die
Schweine eine gewissermallen standardisierte Grundgesamtheit darstellen. Dies ermdglicht
Untersuchungen an vielen einheitlichen Organen und garantiert ein repriasentatives Ergebnis.
Ein weiterer entscheidender Vorteil ist die Standardisierbarkeit der Untersuchungen durch die
Isolierung des Organs. So ermoglichen die Reduktion der dufleren Einfliisse und die
Eliminierung von Stor- und Unsicherheitsfaktoren, wie z.B. Atem- und Patientenbewegung,
es ausschlieBlich nach vorher festgelegten Parametern zu untersuchen. Dies gewéhrleistet
aussagekriftige Resultate mit guter Reproduzierbarkeit, die dennoch die klinisch relevanten
Wirkungen beweisen. Daher finden isolierte Organmodelle zunehmend Zugang in die
medizinische Forschung (Bell et al., 1993; Arefiev et al., 1998; Hochel et al., 2003; Dittrich
et al., 2004; Strohmaier & Giese, 2005). Dennoch diirfen gewisse Einschriankungen nicht
unerwéhnt bleiben. Eine Beurteilung der Reaktion des Gesamtorganismus auf die untersuchte
Therapieform sowie Langzeiteffekte am behandelten Organ sind an einem isolierten
Organmodell nicht moglich. Auch bestehen trotz aller anatomischer und funktioneller
Ahnlichkeit der Nieren Speziesunterschiede zwischen Mensch und Schwein. Daher lassen
sich die Ergebnisse nicht mit volliger Sicherheit direkt und ohne entsprechende Anpassungen
auf den Menschen iibertragen. Nichtsdestoweniger ist die Niere des Schweins bis heute das
beste Tiermodell fiir urologische Fragestellungen und Therapien (Pereira-Sampaio et al.,
2004). Generell konnen die Bedingungen in einem Organmodell, trotz aller Bemiihungen, nie
exakt denen in vivo entsprechen. So konnte der Einfluss von Sauerstoff- und

Néhrstoffversorgung der Niere nicht beurteilt werden. Auch war es nicht moglich, die



Diskussion 82

Perfusionsrate der Nierendurchblutung in vivo entsprechend einzustellen, und der Einfluss der
korpuskuldren Anteile des Blutes konnte nicht beurteilt werden. Allerdings ist auch die
isolierte Niere durch Autoregulation relativ unabhingig vom Perfusionsdruck und die
Perfusion in einem Bereich von 80—180 mmHg nahezu konstant, selbst wenn diese mit einem
zellfreien Perfusat durchstromt wird (Schmidt & Thews, 1995).

Das Ziel dieses Versuchsabschnittes war es daher, zu iiberpriifen, ob das 1994 von Kéhrmann
et al. am Klinikum Mannheim etablierte Modell der isolierten perfundierten Schweineniere
(Kohrmann et al., 1994) den genannten Anforderungen an ein Organmodell entspricht und
eine Standardisierbarkeit gewdhrleistet werden kann. Das Grundprinzip der Nierenfunktion
besteht darin, dass von dem durchflieenden Blut in den Glomeruli ein Ultrafiltrat (GFR) in
die Nierentubuli abgepresst wird. Eine Insuffizienz geht meist mit einer Einschriankung der
GFR einher (Schmidt & Thews, 1995). Dies bedeutet, dass eine gleichméfige Durchblutung
Grundvoraussetzung fiir die Funktionen der Exkretion, Konservierung und Regulation des
Wasser- und Elektrolythaushaltes der Niere ist. Daher lag bei den Untersuchungen besonderes
Augenmerk auf der morphologischen und funktionellen Unversehrtheit des Nierengewebes
und des renalen GefdaBnetzes sowie der Beurteilung der Perfusion. Zu diesem Zweck kamen
verschiedene Verfahren der Bildgebung zum Einsatz.

Die Mikroangiographie ermoglichte eine Art Momentaufnahme des Perfusionsbildes durch
Kontrastmittelanreicherung der Perfusionslosung und erlaubte eine Beurteilung der
GefaBversorgung. So konnte gezeigt werden, dass eine regelméfige Verteilung des Perfusats
im gesamten Parenchym des Nierenmodells erreicht wurde. Zum selben Ergebnis kamen die
Untersuchungen mittels Doppler-Ultraschall und Magnetresonanztomographie, bei denen die
Gewebsperfusion zudem dynamisch dargestellt werden konnte. Es zeigte sich, dass beide
Verfahren zur Erfassung von Durchblutungsinderungen in der Niere geeignet sind. Des
Weiteren war es hierbei moglich zu zeigen, dass die Nieren keine morphologischen
Schadigungen, bedingt durch Lagerung oder Perfusion aufwiesen. Die Ergebnisse der drei
genannten Verfahren verdeutlichen, dass die kiinstliche Perfusion an der isolierten Niere den
Verhéltnissen in vivo sehr dhnlich ist. Der Schwerpunkt der histologischen Untersuchungen
lag zum Einen auf mikrostrukturellen Verdnderungen der funktionellen Zellen des
Nierenparenchyms bedingt durch hypoxische oder mechanische Schadigung infolge von
Lagerung und/oder Perfusion. Ein weiterer Schwerpunkt lag auf dem Nachweis
mitochondrialer Enzymaktivitidt, die eine Grundvoraussetzung der Unversehrtheit und
Funktionalitét jeder Zelle darstellt. Die Ergebnisse zeigen, dass die funktionellen Anteile des

Parenchyms kaum Schédigungen, jedoch einen aktiven Zellstoffwechsel aufwiesen. Zudem
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konnte in friitheren Untersuchungen des Modells der isolierten perfundierten Schweineniere
von Florian gezeigt werden, dass die GFR, die Urinproduktion und die fraktionierte
Natriumriickresorption nahezu physiologische Werte aufwiesen (Florian, 1996). Bezieht man
die Ergebnisse dieser Untersuchungen mit ein, so wird klar, dass sich das Nierenmodell dazu
eignet, die Physiologie der intakten Schweineniere in weiten Bereichen nachzubilden. Es
ermoglicht weiterhin eine konstante Einstellung von Perfusionsdruck und Gewebetemperatur
und damit eine Simulation der physiologischen Nierendurchblutung, ohne das Nierengewebe
morphologisch, funktionell oder mikrostrukturell zu schidigen, was zu falschen
Interpretationen der Ergebnisse filhren wiirde. Fiir die Beurteilung thermoablativer
Therapietechniken, wie HIFU, ist dies von besonderer Wichtigkeit, da die Organperfusion

eine nicht unerhebliche Rolle bei der Induktion thermischer Lasionen spielt (Chen et al.,

1993b).

AbschlieBend ldsst sich feststellen, dass das Modell der isolierten perfundierten
Schweineniere eine gute, leicht zu handhabende Methode darstellt, um grundlegende
Versuche zur Gewebeablation durchzufiihren. Der Arbeitsaufwand zur Gewinnung und
Aufbereitung des Modells ist iiberschaubar. Die Verfiigbarkeit war entsprechend des
Schlachtbetriebes des Schlachthofes der Stadt Mannheim (Fleischversorgungszentrum
Mannheim GmbH) an 5 Tagen der Woche gegeben. Es konnten bis zu 8 Nieren pro Tag fiir
Untersuchungen verwertet werden, da eine volle Funktionsfahigkeit nur fiir 6 Stunden nach
der sofortigen Spiilung gegeben war. Die Giite des Nierenmodells konnte anhand der
durchgefiihrten Untersuchungen bestédtigt und eine Standardisierbarkeit der Ergebnisse
gewihrleistet werden. Daher besitzen die Ergebnisse von Untersuchungen an diesem Modell

validen wissenschaftlichen Wert und Aussagekratft.

5.2. Der Single-Element-Transducer (SET)

Um die HIFU-Therapie sicher und effektiv zur Gewebeablation einsetzen zu kdnnen, ist es
zwingend notwendig, die genaue Lokalisation der Energiedeposition sowie deren
Einflussfaktoren fiir den jeweils verwendeten HIFU-Wandler zu kennen. Organmodelle
eignen sich hervorragend, diese Einflussfaktoren sowie die Wechselwirkungen zwischen
Ultraschallwellen und biologischem Gewebe standardisiert zu untersuchen (Watkin et al.,

1996b). Fiir die therapeutische Nutzung von Energie zur Thermoablation sind dariiber hinaus
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genaue Kenntnisse liber die Moglichkeiten der Steuerung der Lisionsgrofle entscheidend, um
eine exakte Planung und ein sicheres Ergebnis zu gewéhrleisten. Untersuchungen beziiglich
der Beziehung zwischen applizierter Ultraschallintensitit bzw. -dauer und den induzierten
Lésionsgrofen miissen fiir jedes HIFU-Therapiegerdt durchgefiihrt werden (Astrom et al.,
1961; Sibille et al., 1993a; Watkin et al., 1997), da sie sich als besonders geeignet zu deren
Steuerung erwiesen haben (Kohrmann et al., 2002c). In dieser Arbeit wurde der Single-
Element-Transducer (SET), ein piezokeramischer Paraboloidwandler mit einer
Arbeitsfrequenz von 1,04 MHz (Storz Medical’’), verwendet. Der SET bietet den Vorteil
eines relativ groBen Verhiltnisses zwischen Apertur und Brennweite und erlaubt daher eine
starke Biindelung der Ultraschallwellen und konsekutiv eine gute Energiedeposition auch tief

im Gewebe (Hill, 1994; Melodelima et al., 2004a).

Variation der Beschallungsparameter

Ziel dieses Versuchsabschnittes war es daher nicht nur, die makroskopischen und
mikroskopischen Effekte von HIFU-Schallwellen auf Nierengewebe zu untersuchen, sondern
weiterhin auch die Kldrung, ob eine Steuerung der LasionsgroBe iiber eine Variation der
Beschallungsparameter des Ultraschallwandlers erreicht werden kann. Die Untersuchungen
konzentrierten sich ausschlieBlich auf den Bereich der Nierenrinde, da dies die Lokalisation
des Nierenzellkarzinoms, der hiufigsten malignen renalen Tumorart (GEKID, 2006), darstellt
(Damianou, 2003). Eine Erhdhung der applizierten Leistung und damit auch eine Erh6hung
der thermalen Dosis, fithrten zu einer Zunahme von Lisionsldnge und -breite. Bei hohen
Leistungen kam die Wachstumskurve in einen Sittigungsbereich, da die fiir die Verteilung
der Temperaturerh6hung verantwortlichen Wirmeleitprozesse eine begrenzte Wirkungs-
spanne besitzen (Damianou & Hynynen, 1994). Dies liegt einerseits an der Physik der
Wirmeleitung, andererseits aber auch an den sich bei hohen Temperaturen veridndernden
Gewebeeigenschaften, die den Energieeintrag in das beschallte Volumen und die
Wirmeleitungseigenschaften des Gewebes verdndern. Zudem ist die Nierenrinde, in welche
die Lisionen platziert wurden, nur 17 (£ 3) mm stark, was die Léasionslinge zusétzlich
begrenzte. Auch eine Zunahme der Pulsdauer fithrte zu einem Anstieg der
Temperaturerh6hung und daher einer Vergroferung des thermisch abladierten Volumens. Bei
gleich bleibender zugefiihrter Gesamtenergie von 400 J wurde jedoch deutlich, dass die
applizierte Leistung den signifikant groBeren Einfluss gegeniiber der Pulsdauer aufwies.

Durch eine Variation der Ultraschallparameter konnte also eine gute Korrelation mit den
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Ausmallen der induzierten Thermoldsionen festgestellt werden. Bis zu einem gewissen
Maximalvolumen (0,28 c¢m’) eignen sie sich daher gut zur Steuerung der LisionsgroBe.
Gewisse Schwankungen der Werte konnen wahrscheinlich auf die, von Marberger et al.
beschriebenen, individuellen Variationen der Fett und Bindegewebsanteile der jeweiligen
Nieren und in der Folge gewissen Anderungen beim Reflexions- und Absorptionsverhalten
zuriick zu fithren sein (Marberger et al., 2005). Auch wurde die Fokusposition von der
individuellen Nierenanatomie (Dicke der Nierenrinde und Form der Nierenkurvatur)
mitbestimmt. Aus diesen Griinden wurde von Wang et al. (Wang et al., 2003) der Begriff der
biologischen Fokusregion eingefiihrt, der nicht nur die akustischen Parameter, sondern auch
die Beschallungsdosis und die Art des Gewebes mit einbezieht.

War die Schallleistung zu niedrig gewdhlt, wurden der untere Schwellenwert fiir
reproduzierbare Thermoldsionen nicht {berschritten und keine ausreichend hohen
Temperaturen zur Gewebeablation im Fokusbereich erzielt. Dieser untere Schwellenwert
wurde bei 200 W elektrischer Leistung i.d.R. iiberschritten und diirfte daher in diesem
Bereich zu finden sein. Dies deckt sich mit den friiheren Untersuchungen von Hécker et al.
(Hécker et al., 2004). Bei ciner elektrischen Leistung von 400 W hingegen wurde der

Schwellenwert zur Induktion von Kavititen 1.d.R. {iberschritten.

Organspezifische Variablen

Vor einem moglichen Einsatz des HIFU zur kontaktlosen Gewebeablation in der Niere
miissen auch die relevanten Einflussfaktoren des Organs beriicksichtigt werden. Daher wurde
in diesem Versuchsabschnitt der Einfluss von Perfusion, Gewebetemperatur und
Gewebsspannung untersucht. Es wurden Thermolédsionen bei gleich bleibenden
Ultraschallparametern induziert und ihre Grofle bei Perfusion bzw. fehlender Perfusion, bei
37°C bzw. 10°C Gewebetemperatur und bei kleiner bzw. groBBer Gewebsspannung verglichen.
Die Temperatur der Perfusionsfliissigkeit betrug jeweils nur Zimmertemperatur, um die
vermuteten Abkiihlungseffekte durch Konvektion zu forcieren. Bei Perfusion des
Nierenmodells wurde eine moderate VergroBerung der Thermoldsionen festgestellt. Der
Grund hierfiir konnte sein, dass das Perfusionsmedium durch die hohen Intensitdtswerte im
Fokusbereich so stark erhitzt wurde, dass es selbst beim Abfluten im Grenzbereich um den
effektiven Ultraschallfokus noch zur thermischen Koagulation des Gewebes fiihrte. Ein
zweiter Erklarungsansatz konnte sein, dass sich die Gewebeverdnderungen, die mit der

Lasionsbildung einhergehen, durch die permanente Kiihlung (verursacht vom
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vorbeistromenden Perfusat) langsamer entwickeln und daher Wirmeleitung und
Energieeintrag in das Gewebe ldanger und effektiver aufrecht erhalten werden konnten. Fiir
andere Versuchsmodelle wurde beobachtet, dass eine Perfusion zu einer relativen
Verkleinerung von 14-20% des Ablationseffektes fithrt (Chen et al., 1993b). Dieses wire
dadurch erklédrbar, dass die Temperatur des Perfusionsmediums im Fokusbereich bei dieser
Gruppe nur grenzwertig fiir eine Koagulation ausreichte und daher die Kiihleffekte der
vorbeistromenden Fliissigkeit iberwogen. Weiterhin war der Einfluss der Perfusion bei den
Untersuchungen dieses Versuchsabschnittes gleichsinnig von der Pulsdauer abhingig. Wie
schon von Billard et al. (Billard et al., 1990) beschrieben, zeigte sich die Lasionsbildung fiir
sehr kurze Pulsdauern (< 2 s) perfusionsunabhingig, jedoch nahm der Einfluss der Perfusion
mit steigender Pulsdauer deutlich zu. Dies deckt sich auch mit den Ergebnissen von
Damianou und Hynynen, die Perfusionseinfliisse auf die Ablation von Nierengewebe ab einer
Pulsdauer von > 5 s fanden (Damianou & Hynynen, 1994). In vivo ist die Perfusionsrate
zentral im Tumorgewebe oft geringer als im umgebenden gesunden Gewebe, was den
Einfluss der Perfusion in Kombination mit einer ausreichend kurzen Pulsdauer noch einmal
verringern diirfte (Chen, 1993). Allerdings muss in den Randbereichen des zu behandelnden
Tumors mit einer verstarkten Perfusion gerechnet und in die Therapieplanung einbezogen
werden (Short & Turner, 1980), da sehr stark durchblutete Areale moglicherweise mit
hoheren Intensitdten behandelt werden miissen (Adams et al., 1996). Um die dafiir notigen
Intensitdten zu berechnen, konnten mathematische Modelle von Vorteil sein (Shaw et al.,

1996).

Die Temperatur des Nierengewebes hatte deutlich mehr Einfluss auf die Dimensionen der
erzeugten Thermolédsionen als die Perfusion. So waren diese in 10°C kaltem Gewebe
signifikant kleiner als in physiologisch 37°C warmem. Schon Chen et al. duBerten die
Befiirchtung, dass ein Uberleben mancher Tumorareale durch Abkiihlung der im Experiment
behandelten Organe im Wasserbad zustande kam (Chen et al., 1998). Da eine spétere
Anwendung am Patienten jedoch vollstindig nichtinvasiv und folglich ohne Abkiihlung
stattfinden wird, ist diese Erkenntnis mehr von grundlegender denn klinischer Bedeutung fiir
die Ablation von Nierentumoren. Eine Mdglichkeit der Nutzung dieses Effektes wire eine
Kombination von HIFU und Hyperthermie, doch es ist zu bezweifeln, ob die dabei erzielte
Temperaturerh6hung von wenigen °C eine so deutliche Zunahme der Lasionsdimensionen
erzielen wiirde, dass der zusétzliche Arbeits- und Kostenaufwand zu rechtfertigen wére. Bei

den Untersuchungen zur Gewebsspannung konnte kein Einfluss auf die Lisionsbildung
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festgestellt werden. Ein Nebeneffekt bei nahezu allen Beschallungsreihen waren flache
Koagulationsbereiche an der Nierenunterfliche, d.h. auf der dem Wandler abgewandten Seite.
Diese wurden wahrscheinlich durch Absorption divergenter Ultraschallwellen an der der
Niere anliegenden Absorberoberfliche nach Austritt aus der Niere verursacht. Dies zeigt, dass
das Schallfeld auch hinter dem Fokus noch geniigend Energie besitzt, Gewebe zu zerstoren,
sollte an Grenzflichen zwischen Geweben unterschiedlicher Absorptionskoeffizienten eine
erhohte Absorption auftreten. Das bedeutet in der klinischen Anwendung, dass an kndchernen
bzw. luftgefiillten Strukturen hinter dem Zielvolumen unerwiinschte thermale Effekte
auftreten konnten. Dies miisste in weiterfiihrenden experimentellen Untersuchungen abgeklart
werden, um Schidden an angrenzenden Organen, die mehrfach in der Literatur beschrieben

sind (Chapelon et al., 1992a; Vaughan et al., 1994; Esnault et al., 2004), zu vermeiden.

Ablation klinisch relevanter Volumina

Die maximale zweidimensionale Ausdehnung einer einzelnen Thermoldsion, die mit dem
SET induziert werden kann, betrdgt etwa 15 (£2) x 6 (£1) mm. Geht man von einem
Rotationsellipsoid als dreidimensionaler Grundform aus, so ergibt sich ein maximales
Volumen von 0,28 cm’ pro Einzelbeschallung. Relevante Tumorgrofen fiir die klinische
Applikation liegen jedoch bei 1-4 cm Durchmesser bzw. entsprechend 0,5-33,5 cm’. Fiir die
Ablation solcher Volumina ist es daher von entscheidender Wichtigkeit, ein
Behandlungsprotokoll bzw. -raster zu erstellen, um einzelne Beschallungen in geeigneter
Weise zeitlich und rdumlich nebeneinander anzuordnen. Viele Untersuchungen zeigen das
Dilemma, dass Vorhersehbarkeit der Lésionsbildung und die Pulsdauer indirekt voneinander
abhingen, d.h. je mehr die Einstellungen derart gewdhlt werden, dass die Lésionsbildung gut
kontrollierbar ist, desto groBBer wird die absolute Behandlungszeit (Malcolm & ter Haar, 1996;
Watkin et al., 1996b). Ein optimales Behandlungsprotokoll aber sollte eine vollstindige
Zerstorung des Zielvolumens bei gleichzeitiger Minimierung von Ultraschalldosis und
Behandlungszeit zur verminderten Belastung des Patienten ermoglichen.

Ziel dieses Versuchsabschnittes war es daher, ein solches Protokoll fiir den vorliegenden
Wandler zu erstellen, bevor eine klinische Anwendung in Erwédgung gezogen werden kann.
Da die Einzelldsionen i.d.R. eine ldngsovale Form aufweisen, stellt es sich schwierig dar,
geeignete Beschallungsparameter (Beschallungsintensitét, -zeit, Lisionsabstand) zu finden,
die einerseits das Zielvolumen vollstindig abdecken, andererseits aber unerwiinschte

Interaktionen der Einzelldsionen verhindern (Chen et al., 1997). Eine vollstdndige Ablation
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des Zielvolumens mit dem vorliegenden Wandler war bei einer elektrischen Leistung von
280 W, einer Pulsdauer von 4 s, cinem Léasionsabstand von 4 mm und ecinem
Behandlungsintervall von 10 s moglich. Die vollstdndige thermische Zerstdrung aller Zellen
im Zielvolumen konnte histochemisch bestitigt werden (s. Histologie). Die Induktion
konfluenter Lisionen stellte sich allerdings als duBlerst diffizil heraus, da bereits marginale
Anderungen der akustischen Parameter zu betrichtlichen =~ Abweichungen und
Verschlechterung der Ergebnisse von groBen Behandlungsliicken bis hin zu massiven
Gewebelochern und einer vollstindigen Unvorhersagbarkeit von Form und GroéBe der
abladierten Fldche flihrten. Ein Grund fiir dieses nahezu chaotische Verhalten konnte das
Auftreten nichtlinearer Effekte, insbesondere Kavitationen, sein. Bedingt durch ihre ldngs-
ovale Form miissen Einzelldsionen leicht {iberlappend zueinander angeordnet werden, um
unbehandelte Gewebeliicken zwischen ihnen auszuschlieBen. Dies bedeutet jedoch auch, dass
ein Anteil der Ultraschallwellen bereits abladiertes Gewebe passieren muss. Dessen
Absorptionskoeffizient ist jedoch deutlich hoher als der des unbehandelten Gewebes. In der
Folge kommt es im Bereich des koagulierten Gewebes zu einer schnelleren Erwdrmung und
zu einem Absinken der Kavitationsschwelle, wodurch Abberationen von Form und
Lokalisation der folgenden Lasionen verursacht werden konnen (Chen et al., 1997; Arefiev et
al., 1998). In den Messungen dieses Versuchsabschnittes bestitigte sich dies durch die
Beobachtung, dass die erste Lésion stets eine regulire Form und GroBe aufwies und nur
nachfolgende Lésionen bei ungeeigneten Einstellungen Abweichungen zeigten. Eine
Moglichkeit dies zu verhindern ist der Einsatz geringerer Intensititen und relativ langer
Behandlungsintervalle zwischen den einzelnen Beschallungen. Dieses Vorgehen
gewidhrleistet, dass ausschlieBlich thermische Wirkmechanismen zum Tragen kommen und
Kavitationseffekte ausgeschlossen werden konnen. Die Konsequenz wire jedoch auch, dass
sehr lange Behandlungszeiten in Kauf genommen werden miissten. So bendtigten Malcolm
und ter Haar fiir eine 2 cm lange konfluierende Lasion 39 min (Malcolm & ter Haar, 1996),
wohingegen bei den Einstellungen der vorliegenden Versuchsreihe lediglich 60 s aufgewendet
werden mussten. Durch das relativ geringe Behandlungsintervall von 10 s zwischen den
Einzelbeschallungen konnte nicht nur die absolute Behandlungszeit deutlich verkiirzt, sondern
die Restwédrme der vorangegangenen Beschallung konstruktiv zur Ablation genutzt werden.
Auch die relativ kurze Pulsdauer von 4 s wire bei einer spateren klinischen Anwendung von
Vorteil, da der Patient fiir diese Zeit sehr kontrolliert und zuverldssig den Atem anhalten
konnte bzw. bei kontrollierter Beatmung im Zuge einer Allgemeinanésthesie eine gute

Steuerung moglich wire.
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Doch liegt gerade in der Notwendigkeit der strikten Befolgung des vorgegebenen
Behandlungsschemas eine Einschrinkung des Versuchsaufbaus. So konnen bei der
Anwendung immer Umsténde auftreten, die eine kurze Unterbrechung der Behandlung
erfordern konnten (z.B. Schmerzen oder technische Probleme). Entsprechend den Ergebnissen
dieses Versuchsabschnittes konnten aber schon minimale Abweichungen eine Verminderung
des Ablationserfolges zur Folge haben. Insbesondere in der onkologischen Anwendung von
HIFU muss bei kurativer Zielsetzung stets eine liickenlose Ablation des gesamten
Zielvolumens erreicht werden, um einer Tumorremission vorzubeugen (Yang et al., 1991;
Sibille et al., 1993a). Es gibt jedoch Hinweise, dass sekundére Effekte durch ablative
Zerstorung nutritiver BlutgefaBBe solche Liicken nachtréglich ,,schlieBen® kénnten (Chen et
al., 1993a; Chen et al., 1999b). Wu et al. konnten diese Annahme per Doppler-Ultraschall,
dynamischer Radionuklid-Abtastung und digitaler Subtraktionsangiographie nach der HIFU-
Behandlung von Patienten bestitigen (Wu et al., 2002).

Kavitationen und Kavitéiten

Insbesondere bei hohen Intensitdtswerten und ldngerer Pulsdauer wurden regelméBig zentrale
Gewebedefekte (sog. Kavitdten) innerhalb der Thermoldsionen beobachtet. Deren Ausmal3
reichte von 0,5 mm bis hin zur fast volligen ,,Aushéhlung des Ablationsbereiches. Ahnliche
Beobachtungen wurden auch von anderen Gruppen gemacht (Malcolm & ter Haar, 1996;
Kohrmann et al.,, 2002c; Damianou, 2003). Verursacht wurden diese Kavitdten
wahrscheinlich durch das Oszillieren und Kollabieren akustischer Kavitationsbldschen
und/oder Uberschreitung des Siedepunktes im Schallfokus und daraus resultierendem
Phaseniibergang des Gewebewassers von fliissig nach gasférmig (Carstensen et al., 1993;
Jenne, 2001). Diese Kavitationsblasen oszillieren im Schallfeld, absorbieren Energie aus dem
Schallfeld und nehmen im Durchmesser zu bis sie ihre ResonanzgroBe erreicht haben,
kollabieren dann und geben ihre aufgenommene Energie ab. Dabei kommt es zur Ausbildung
von Schockwellen mit sehr hohen Druckamplituden und hoher destruktiver mechanischer
Wirkung. Dariliber hinaus ermdglicht die Fragmentation der Blase das Entstehen sog.
Kavitationskeime, welche die Kavitationsschwelle wiederum deutlich erniedrigen und als
Nukleus fiir neue Kavitationen wirken. Im Kollaps kommt es lokal weiterhin zu sehr hohen
Temperaturen, welche sonodynamische Prozesse und die Bildung von Sauerstoffradikalen
anregen konnen. Die zum Teil unregelmdflige Form der Kavitdten konnte durch die

Verformung der Gasbldschen an den Winden der Blutgefiaf3e im Perfusionsfluss bedingt sein
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(Brujan, 2004). Zeigen sich direkt im Anschluss an die HIFU-Beschallung hyperechogene
Areale im diagnostischen Ultraschall, so ist dies ein zuverldssiger Hinweis auf die
Anwesenheit von Gas- bzw. Kavitationsblasen (Arefiev et al., 1998; Barkman et al., 1999;
Koéhrmann et al., 2002b; Damianou et al., 2004). Derartige Areale waren bei den Versuchen
mit dem SET, je nach applizierter Intensitdt, mehrere Sekunden bis Minuten zu sehen. Das
unkontrollierte Auftreten von Kavitationen ist unerwiinscht, da Lokalisation, Form und Grof3e
der Thermoldsionen unvorhersehbar werden konnen (Sibille et al., 1993a; Chapelon et al.,
2000). Andererseits wird die induzierte Temperatur durch die Anwesenheit von Kavitationen
deutlich erhoht (Hynynen, 1991; Clarke & ter Haar, 1997). Daher werden zunehmend
Anstrengungen unternommen, Kavitationen kontrolliert einzusetzen, um den therapeutischen
Effekt zu verbessern, die Behandlungsdauer zu senken und damit die Effizienz der
Behandlung zu erhohen (Sokka et al., 2003; Curiel et al., 2004; Takegami et al., 2005).
So wird z.B. durch die Gabe von Ultraschallkontrastmitteln, die aus stabilisierten Gasblasen
mit einem Radius von 1-4 um bestehen, versucht, die HIFU-Liasionsrate zu erhohen, indem
die Kavitationsschwelle kontrolliert erniedrigt wird.

Auch in den vorliegenden Untersuchungen war es bei idealer Kombination von akustischer
Leistung, Pulsdauer und Behandlungsintervall mdglich, von der Restwdrme und u.U. zuvor
gebildeten Gasbldaschen zu profitieren. Jedoch erwies sich dies als Gratwanderung, da die
idealen Ergebnisse nicht in jedem Fall reproduzierbar waren. Ein Grund dafiir ist sicherlich
das bis heute unvollstindige Wissen iiber die GesetzméBigkeiten der Entstehung von

Kavitationen in biologischem Gewebe.

Histologie

Ziel der histologischen Untersuchungen war es, die mikrostrukturellen Auswirkungen des
hochenergetischen fokussierten Ultraschalls auf Nierenparenchym zu untersuchen.
Morphologisch kénnen diese am besten in der Himatoxylin-Eosin-Ubersichtsfirbung erfasst
werden, da hierbei Zellkerne und zytoplasmatische Bestandteile dargestellt werden. Bei der
Auswertung waren dann auch massive Zellzerstorungen in funktionellem und Stiitzgewebe zu
erkennen. Auflerdem wurden unregelmdBig geformte GewebszerreiBungen im zentralen
Bereich der Lésionen gefunden. Diese sind laut Chen et al. auf Desintegration des beschallten
Gewebes durch das Auftreten akustischer Kavitationen zuriickzufithren (Chen et al., 1993a).
In der Literatur finden sich elektronenmikroskopische Untersuchungen an mit HIFU

behandeltem Gewebe, die zeigen, dass die Membranen der Zellorganellen rupturiert, das
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Zytoplasma vakuolisiert und insbesondere die Mitochondrien irreversibel geschddigt waren
(Susani et al., 1993; Chen et al, 1999b). Dies korreliert sehr gut mit den
lichtmikroskopischen Resultaten. Typische Zeichen einer Koagulationsnekrose, wie sie
mehrfach in der Literatur beschrieben werden (Wu et al., 2001; Keshavarzi et al., 2002;
Esnault et al., 2004), fanden sich nicht, da sich eine Nekrose per definitionem nur im
lebenden Gesamtorganismus einige Tage nach dem FEinfluss der letalen thermischen Noxe
bilden wiirde. Der Ubergang von behandeltem zu unbehandeltem Gewebe betrug jeweils nur
einige Zellreihen, was zeigt, dass HIFU eine sehr préizise Behandlung im Zielfokusbereich
unter Schonung des angrenzenden Gewebes ermoglicht.

Durch morphologische Untersuchungen alleine kann jedoch nicht mit der notigen Sicherheit
nachgewiesen werden, dass im Bereich der HIFU-Lédsionen keine vitalen Zellen ausgespart
wurden (Chen et al., 1998). Um aufwendige Untersuchungen mit molekularen Markern
(Wu et al., 2003a), Zellkulturen oder Tierversuchen mittels Beimpfung von Gewebeproben
(Chen et al., 1998) zu vermeiden, wurde die NADH- (Nikotinamid-Adenin-Dinukleotid)
Féarbung zur Untersuchung herangezogen. Dieses histochemische Firbeverfahren nutzt die
Wasserstoffionenfreisetzung durch Enzymaktivitét in vitalem Gewebe. Die Wasserstoffionen
werden von den NADH-Molekiilen zum Farbstoff Nitro-Blue-Tetrazolium (NBT)
transportiert, der zum wasserunldslichen Formazan-Pigment reduziert wird und so den Ort der
Enzymaktivitit farblich markiert (Sheehan & Hrapchak, 1987). Urspriingliches Einsatzgebiet
der NADH-Farbung ist die Muskelpathologie. Der Nachweis der Enzymaktivitdt dient hierbei
zur Differenzierung von Typ-I- und Typ-II-Muskelfasern. Basierend auf der Publikation von
Gettman et al. erschien das Verfahren jedoch auch geeignet, die oxidative Aktivitit des
Nierenparenchyms innerhalb des Behandlungsbereiches zu erfassen (Gettman et al., 2002).
Die negative Reaktion der Zellen innerhalb dieses Bereiches beweist das vollstindige Fehlen
mitochondrialer Enzymaktivitdit und in der Folge jeder zelluliren Lebensfihigkeit des
Nierengewebes. Dies deckt sich mit den Ergebnissen von Susani et al., die eine vollstindige
und irreversible Zerstorung der Mitochondrien zeigen (Susani et al., 1993). Auch in dieser
Firbung war der Ubergang zwischen behandeltem und unbehandeltem Gewebe scharf. Das
Gewebe um und zwischen den Lésionen zeigte rege Enzymaktivitdt. Die NADH-Farbung
stellt daher eine verldssliche, kostengiinstige, einfache und schnelle Methode zur

histologischen Erfassung des Behandlungserfolges der fokussierten Ultraschallchirugie dar.
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5.3. Der Triple-Element-Transducer (TET)

Die Verwendung von einteiligen Ultraschallwandlern fiir die fokussierte Ultraschallchirurgie
ist durch verschiedene Faktoren im klinischen Einsatz eingeschrankt. Das Verhalten der
Ultraschallwellen beim Auftreffen auf Gewebegrenzschichten auf ithrem Weg durch den
Korper macht es notwendig, akustische Fenster zur Ankopplung an den Korper des Patienten
zu finden, die weder von Knochen, noch von Luft umgeben sind. Treffen die
Ultraschallwellen auf Knochen, werden gewisse Anteile reflektiert und gestreut, was zu einer
unzureichenden Erwédrmung des Zielvolumens und/oder Thermoldsionen aufBerhalb des
Zielvolumens fithren kann. Des Weiteren wird ein groBer Anteil der Ultraschallwellen im
Knochengewebe in Transversalwellen umgewandelt, die wiederum stérker absorbiert werden.
Dies kann unerwiinschte Temperaturerhohungen im Knochengewebe zur Folge haben
(Hynynen, 1990; Kennedy et al., 2003a). Treffen die Ultraschallwellen auf ihrem Weg auf
Gas, z.B. auf gasgefiillte Darmschlingen, kommt es zu einer fast vollstdndigen Reflexion der
eingestrahlten Wellen und in der Folge zu einer fehlenden thermischen Wirkung im
Fokusbereich (Kéhrmann et al., 2002a). Auch die unverdnderliche geometrische Anordnung
und die dadurch vorgegebene Fokusgrofie stellen einen Nachteil dieser Systeme dar. So kann
nur bedingt Einfluss auf die Ausmaf3e der induzierten Thermoldsionen genommen werden. Im
Hinblick auf diese Einschrankungen der einzelnen Ultraschallwandler konnten Chauhan et al.
in vorangegangenen 2D- und 3D-Simulationen sowie in In-vitro-Versuchen zeigen, dass der
simultane Einsatz mehrerer kleinerer Ultraschallwandler gegeniiber groBaperturigen
Ultraschallwandlern diverse Vorteile hat (Chauhan, 2001; Chauhan et al., 2001). Durch
wesentlich  kleinere = Aperturdurchmesser und  Strahlengdnge in einer solchen
Mehrfachkonstruktion ist es bedeutend einfacher, geeignete Beschallungsfenster zu finden.
Werden diese Schallwandler geschickt rdumlich angeordnet, konnen ihre zugehorigen
Ultraschallwellen, sich gegenseitig verstirkend, miteinander interferieren. So wiirden sich
iiberlappende und gegenseitig verstirkende Foki induziert. Durch diesen Additionseffekt der
Fokusintensititen konnen sehr hohe Energiedichten erreicht werden. Ein weiterer Vorteil
dieses Ansatzes ist die Mdglichkeit, Fokusgrole und Fokusform flexibel den jeweiligen
Bedingungen und Bediirfnissen anzupassen, indem die einzelnen Schallwandler der
Konstruktion separat voneinander angesteuert werden konnen. So konnte in In-vitro-
Versuchen gezeigt werden, dass bei gleichzeitiger Verwendung von drei Ultraschallwandlern
hohere Temperaturen im Gewebe erzeugt werden konnen als ein einzelner Wandler bei

gleicher applizierter Gesamtenergie erzielt (Chauhan, 2001).
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Ziel der Untersuchungen dieses Versuchsabschnittes war es daher, den von der Nanyang
Technological University Singapor zur Verfligung gestellten Triple-Element-Transducer auf
die postulierten Vorteile hin empirisch am Modell der isolierten Schweineniere zu
untersuchen. Im ersten Schritt wurden daher verschiedene Ultraschallleistungsstufen und
Beschallungszeiten auf ihren Einfluss hinsichtlich Grée und Form der induzierten Lédsionen
in perfundierten und nicht perfundierten Nieren untersucht. Der untere Schwellenwert zur
Induktion einer Thermoldsion lag bei 40 W,,. Die Beschallungszeit hierfiir betrug 4 s bei den
nicht perfundierten und 8 s bei den perfundierten Nieren. Es zeigte sich, dass die Ergebnisse
gut reproduzierbar waren und sowohl Ultraschallleistung als auch Beschallungszeit Einfluss
auf GrofBe und Form der Thermolédsionen hatten, wobei der Einfluss der Ultraschallleistung
iiberwog. Insgesamt waren die Lisionen bei gleichen Einstellungen im nicht perfundierten
Nierengewebe um den Faktor 1,4 grofer. Die Erklarung hierfiir ist der Warmeverlust in das
vorbeistromende Perfusat durch Konvektion. Dieser Effekt wurde auch von anderen Gruppen
fiir Beschallungszeiten von langer als 3 s beobachtet (Billard et al., 1990; Chen et al., 1993b).
Bei keiner der gewihlten Einstellungen traten Interaktionen zwischen den Lisionen auf.
Durch prédzise Vorauswahl der Behandlungsparameter sollte verhindert werden, dass die
Gewebetemperatur den Siedepunkt iiberschritt bzw. akustische Kavitationen auftraten. In
wenigen Lésionen dieser Untersuchungsreihe konnten zwar Gewebedefekte, so genannte
Kavititen, gefunden werden, jedoch waren diese relativ zur Lasionsgrofle klein und hatten
offenbar keinen Einfluss auf Form oder Grof3e der jeweiligen Lasionen, da sie Lésionen ohne
Kavititen entsprachen.

Bei separater Ansteuerung des zentralen Ultraschallwandlers zeigte sich, dass die Lésionen
bei gleicher Gesamtleistung um ein 5 bis 6 faches kleiner als bei der gleichzeitigen
Anwendung aller drei Ultraschallwandler waren. Zu &hnlichen Ergebnissen kamen auch
Sasaki et al., die einen vierteiligen Behandlungskopf verwendeten (Sasaki et al., 2003). Die
Lasionen waren zugleich auch sehr randstindig im Nierenparenchym gelegen und zeigten
damit eine deutliche Tendenz, ca. 5 mm néher zur Ultraschallquelle hin zu entstehen. Diese
Beobachtungen decken sich gut mit den Erkenntnissen von Watkin et al. (Watkin et al.,
1997). Interessanterweise fand sich eine solche Verschiebung in Richtung der
Ultraschallquelle beim gleichzeitigen Einsatz aller drei Ultraschallwandler nicht. Eine
Erklarung hierfiir konnte sein, dass durch die Aufteilung der Gesamtenergie auf drei
Schallfelder die Energie der einzelnen Schallfelder nicht groB genug war, den
Absorptionskoeffizienten des Gewebes entsprechend zu erhdhen und daher das Gewebe bis

hin zum Fokuspunkt zu durchlaufen.
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Zusammenfassend ldsst sich feststellen, dass die Beschallung mit dem Triple-Element-
Transducer verldsslich reproduzierbare Lésionen ermdglicht, bei denen keine unerwiinschten
Interaktionen untereinander auftreten. Die benétigte Gesamtenergie ist dabei deutlich kleiner
als bei einem Einzelschallkopf. Damit scheint gesichert, dass auch im Modell der isolierten
perfundierten Schweineniere der gewiinschte Additionseffekt der Fokusintensitdten zu den so
genannten ,,superimposed foci“ erzeugt werden konnte. Die postulierten Vorteile beziiglich
der Ankopplung konnten in diesen Untersuchungen nicht bewertet werden, da die Versuche

nur an isolierten Nieren im Wasserbad vorgenommen wurden.

5.4. Absorptionsmessungen an Brust- und Bauchseitenwand

Wie eingangs beschrieben, unterliegen Ultraschallwellen auf ihrem Weg durch biologisches
Gewebe unterschiedlichen Mechanismen der Abschwéchung. Speziell an Grenzflichen
zwischen verschiedenen Gewebearten mit deutlicher akustischer Impedanz (z.B. zwischen
Muskel und Knochen) kommt es zu Reflexion und Brechung der Ultraschallwellen und
innerhalb einer Gewebeart zusétzlich zu Streueffekten an Gewebeinhomogenitéten (Cittadini
& Martinoli, 1995; Damianou, 2004). Zudem hat Knochengewebe aufgrund des Auftretens
von transversalen Wellenanteilen eine mehrfach hohere Absorption als Weichteilgewebe.
Mehrere Gruppen konnten zeigen, dass es moglich ist, durch Weichteilgewebe hindurch
Lésionen im Nierengewebe zu erzeugen (Vaughan et al., 1994; Adams et al., 1996;
Koéhrmann et al., 2002a; Damianou, 2003). Da jedoch zumindest Teile der menschlichen
Niere innerhalb des knochernen Brustkorbes liegen, ist es von Interesse, Genaueres iiber die
Abschwichungsmechanismen verschiedener Gewebearten —insbesondere von Knochen— in
der so genannten Vorlaufstrecke, zwischen Ultraschallwandler und dem eigentlichen
Zielfokusbereich, zu erfahren, um auch diese Anteile der Nieren mit der fokussierten
Ultraschallchirurgie therapeutisch zu erreichen. Kennedy et al. konnten mit ihrem Ex-vivo-
Versuchsaufbau konstant regelméfBige Lésionen in Lebergewebe erzeugen, wenn das
Ultraschallfeld zwischen Rippenknochen hindurch passieren konnte (Kennedy et al., 2003a).
Zu diesem Zweck positionierten sie priparierte Schweinerippen als eine Art Raster in einem
Abstand von 1,5 cm zueinander vor dem Lebergewebe. Mittels dieses Versuchsaufbaus
konnten sie zeigen, dass sich die Lisionen in ihrer Schallachse verschoben, also an
unvorhersehbaren Lokalisationen bildeten, wenn das Ultraschallfeld den Randbereich eines

Rippenknochens passieren musste und im Falle eines direkten Auftreffens auf den
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Rippenknochen sogar Lésionen mit extrem abweichender Form entstanden. Beim direkten
Auftreffen auf den Rippenknochen wurde zudem eine Temperaturerhdhung von 47°C am
Knochengewebe dokumentiert. Vorteil dieses Versuchsaufbaus war die Moglichkeit, das
Ultraschallfeld prizise zwischen bzw. auf die Rippenknochen zu richten. Diese
Gegebenheiten konnen jedoch nur der Grundlagenforschung dienen und haben keinen
klinischen Bezug, da nur lange, gerade, einfach zu positionierende Rippenknochen verwendet
wurden und die priparierten Knochen nicht im realen morphologischen Zusammenhang mit
Interkostalmuskulatur vorhanden waren. Auch fehlten die weiteren Gewebegrenzflachen wie

sie in situ vorgefunden werden.

Ziel der vorliegenden Versuchsreihe war es daher, das Absorptionsverhalten verschiedener
Gewebearten in der Vorlaufstrecke zu quantifizieren. Um der tatsdchlichen morphologischen
Situation gerecht zu werden, wurden Gewebeproben verwendet, die zu unterschiedlichen
Anteilen aus dullerer Haut, subkutanem Fettgewebe, Rippenknochen, Interkostalmuskulatur
und Bindegewebe im natiirlichen Zusammenhang bestanden. In Anlehnung an Moros et al.
wurde auf diese Weise eine Art anatomisches Modell entwickelt, das den entscheidenden
Gewebegrenzflichen Muskel-Niere, Fett-Niere, Knochen-Niere Rechnung trug (Moros et al.,
1999). Zwei der Gewebeproben enthielten kein Knochengewebe, um auch das
Abschwichungsverhalten des Ankopplungsfensters auBBerhalb des kndchernen Brustkorbs zu
untersuchen. Zunédchst wurde die Absorption der Gewebeproben mit einer Schallwaage
bestimmt. Es ergab sich je nach Zusammensetzung der Gewebeprobe eine Abschwichung des
Ultraschallfeldes von 53—73%. Das bedeutet, dass nur 27-47% der abgegebenen Leistung das
Gewebe der Vorlaufstrecke passieren konnten, wobei auch ein Teil der Leistung der
gestreuten Ultraschallwellen miterfasst wurde. Aus technischen Griinden waren die
Gewebeproben 2—5 cm stark. Gerade bei adipdsen Patienten muss mit starkeren Schichten im
Vorlauf gerechnet und die Therapieplanung beziiglich akustischer Leistung und Pulsdauer der
Einzelldsionen entsprechend angepasst werden. Eine Gewebeprobe bestand ausschlief8lich aus
duBerer Haut und subkutanem Fettgewebe und wurde aufgrund ihrer homogenen Textur zur
Bestimmung des Abschwichungskoeffizienten verwendet. Durch die Homogenitét der Probe
kann jedoch davon ausgegangen werden, dass sich in diesem Fall Absorptions- und
Abschwichungskoeffizient nur sehr wenig unterscheiden. Vergleicht man diesen
experimentell ermittelten Wert mit Daten aus der Literatur, so findet sich eine gute
Ubereinstimmung mit dem von Chivers et al. und Moran et al. ermittelten

Absorptionskoeffizenten fiir humanes Fettgewebe bzw. humaner Haut mit subkutanem
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Fettgewebe (Chivers & Parry, 1978; Moran et al., 1995). Es kann daher davon ausgegangen

werden, dass die ermittelten Daten gut mit der Situation im humanen Patienten korrelieren.

In einem zweiten Arbeitsschritt sollten, ebenfalls mit Gewebeproben in der Vorlaufstrecke,
Liasionen im isolierten Nierenmodell induziert werden. Bei der knochenfreien Gewebeprobe
konnten konstant Lidsionen von regelmifiger Form und GroBe erzeugt werden. Das
Léasionsvolumen war hierbei um 13,5% geringer als in den Leerversuchen. Daraus lésst sich
schlieBen, dass ein gewisser Anteil der abgegebenen akustischen Leistung vom Gewebe der
Vorlaufstrecke absorbiert wurde und daher nicht mehr im Zielfokusbereich in thermische
Energie umgewandelt werden konnte. Zu dhnlichen Ergebnissen kamen auch Wang et al.
(Wang et al., 2003) und Damianou et al. (Damianou, 2003). Eine Erkldrung fiir die
geringfiigige Zunahme der Lésionsbreite kdnnte die Streuung oder auch die Brechung der
eingestrahlten Ultraschallwellen sein, da biologische Gewebe niemals ideal homogen sind.
Eine Folge kann die Aufweitung des Fokusbereiches und damit eine Verbreiterung der
Thermolédsionen sein. Bei der Gewebeprobe mit Rippenknochen konnte bei keiner
Energiestufe eine sichtbare Thermoldsion erzeugt werden. Beriicksichtigt man die Daten der
direkten Absorptionsbestimmung, konnen reine Absorptionseffekte nicht zu diesem Ergebnis
gefiihrt haben. Aufgrund der Brechung und Dampfung der Ultraschallwellen an den Rippen
scheint der fokussierende Charakter des Feldes verloren zu gehen, so dass die
Energiedeposition im Ultraschallfokus bei den gegebenen Beschallungsparametern nicht mehr
ausreicht, eine thermische Gewebeldsion zu induzieren. Zusétzlich stellen die Unterschiede
der Schallgeschwindigkeiten innerhalb der verschiedenen Gewebearten eine weitere mogliche
Schwierigkeit dar. So betrigt die Schallgeschwindigkeit bei 37° in humanem Knochengewebe
3198 m/s (Frauen) bzw. 3406 m/s (Minner), in Fettgewebe jedoch nur 1400-1490 m/s und in
Muskelgewebe 1508—-1630 m/s (Duck, 1990). Das bedeutet, dass die Ultraschallwellen das
Knochengewebe etwa doppelt so schnell passieren wie das umliegende Muskel- und
Fettgewebe. Dadurch kommt es moglicherweise zu einer Phasenverschiebung zwischen den
Wellenziigen, die entweder Knochen- oder Weichteilgewebe passieren. Im ungiinstigsten Fall
konnte dies eine vollstindige Ausloschung der Wellenziige im Fokusbereich zur Folge haben,
da bei dieser Uberlagerung Wellenberge auf Wellentiler treffen. Auch hier wire die
akustische Leistung im Fokusbereich nicht mehr ausreichend, um den unteren Schwellenwert

zur Induktion einer thermischen Léision zu tiberschreiten.
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Die Versuche zeigen, dass das akustische Fenster auBlerhalb des kndchernen Brustkorbes bei
der fokussierten Ultraschallchirurgie gut zur Ankopplung des therapeutischen
Ultraschallkopfes geeignet ist. Befinden sich hingegen Rippenknochen im Gewebe der
Vorlaufstrecke, kommt es zu einer erhohten Dampfung der Schallwelle und eine Zerstérung
der Fokussierung des eingestrahlten Ultraschallfeldes ist moglich, so dass die Induktion
definierter Gewebeldsionen in der Niere nicht mehr mdglich ist. Die Ergebnisse implizieren,
dass eine Behandlung von Nierengewebe, das von Rippenknochen verdeckt wird, nur dann
moglich ist, wenn eine hochprézise Therapieplanung und -liberwachung durch bildgebende
Verfahren gewéhrleisten, dass eine Beschallung exakt zwischen den Rippenknochen hindurch
erfolgt. Wie Kennedy et al. zeigten, konnen so auch unerwiinschte Temperaturerh6hungen am
Knochengewebe vermieden werden (Kennedy et al., 2003a), die anderweitig zu einer

Schiadigung von Osteozyten fithren konnten (Smith et al., 2001).

5.5. MRT-Messungen

Da es sich bei der fokussierten Ultraschallchirurgie um ein vollkommen nichtinvasives
Therapieverfahren handelt, ist eine direkte visuelle Kontrolle von Behandlungsfortschritt und
Behandlungserfolg nicht mdglich. Um diese Limitation zu tiberwinden und die fokussierte
Ultraschallchirurgie als sichere und effektive Therapieform zu etablieren, besteht die
zwingende Notwendigkeit, ein Verfahren addquater Bildgebung zu finden.

Versuche, diagnostischen Ultraschall hierfiir zu verwenden, beschridnken sich in der Regel auf
eine Bildgebung vor und nach der Behandlung (Sanghvi et al., 1999), wobei die
Thermolisionen mittels Anderung des Abschwichungsverhaltens (Ribault et al., 1998) bzw.
der Festigkeit des Gewebes (Kallel et al., 1999) dargestellt werden konnen. Die
Zuverlassigkeit der Darstellung muss jedoch kritisch beurteilt werden (Rouviére et al., 2004).
Die Schwierigkeit bei einer Echtzeit-Bildgebung stellen massive Interferenzen zwischen
diagnostischem und therapeutischem Ultraschall dar, da die hohen Intensititen des HIFU-
Wandlers den Empfénger des diagnostischen Ultraschalls vollstindig absittigen. Dies wurde
auch im vorliegenden System beobachtet. Es gibt jedoch bereits Ansitze, beide Systeme
derart zu synchronisieren, dass eine Bildgebung in Zukunft moglich scheint (Vaezy et al.,
2001b; Owen et al., 2006). Auch berichten Wu et al. von nicht befriedigenden Ergebnissen

bei der Darstellung des Blutflusses (Wu et al., 2002). Ebenso ist cine zuverldssige, auf
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diagnostischem Ultraschall basierende Temperaturmessung in vivo bis heute noch nicht

entwickelt (Maass-Moreno et al., 1996; Miller et al., 2005).

Eine weitere Modalitit der Bildgebung stellt die Computertomographie (CT) dar. Diese
wurde und wird von verschiedenen Gruppen angewendet und liefert zuverlédssige
Darstellungen von Lasionsmorphologie und Perfusionsverhéltnissen (Yang et al., 1993; Zhao
et al., 2001; Li et al., 2004). Weichteilauflosung und Temperatursensitivitit sind jedoch
denen der MRT unterlegen (Jenne et al., 1997). Als wichtige Nachteile der CT miissen die

ionisierende Strahlung und Kumulationseffekte bei mehrfacher Anwendung genannt werden.

Die Magnetresonanztomographie (MRT) hingegen zeichnet sich durch einen exzellenten
Weichteilkontrast aus und erlaubt die Bestimmung von physiologischen Parametern wie
Blutfluss und Diffusion. Daher ist die MRT die exakteste Methode der Bildgebung zur
Bestimmung der TumorgréBe und der Tumorgrenzen (Huber et al., 2001; Hynynen et al.,
2001). Auch konnen konstant und zuverldssig die anatomischen und physiologischen
Auswirkungen von HIFU erfasst werden (Melodelima et al.,, 2004b). Ein weiterer
entscheidender Vorteil der MRT ist die Moglichkeit einer hdchst sensitiven Online-
Temperaturmessung (Chung et al., 1996; Bohris et al., 1999). Dies ermdglicht zum einen eine
exakte multiplanare Therapieplanung, da durch niederenergetische Markerbeschallungen der
thermische Fokus im Zielvolumen platziert werden kann. Dariiber hinaus sind ein
dynamisches Monitoring der Lisionsbildung und eine sofortige Beurteilung des
Behandlungserfolges moglich. So kann gegebenenfalls eine Anpassung des Therapieplanes
direkt erfolgen (Damianou et al., 2004). Idealerweise kann auch die Bildgebung des follow-
ups im MR-Tomographen erfolgen, was eine Beurteilung vereinfacht. Als Nachteile miissen
die (noch) hohen Kosten und fehlende Portabilitit genannt werden. Auch ist das Verfahren
nicht fiir alle Patienten (z.B. Herzschrittmacher) geeignet (Righetti et al., 1999). Dennoch
erscheint die MRT die beste Modalitit zur Therapieplanung, -iiberwachung und
Erfolgskontrolle fiir die FUS zu sein.

Das Ziel dieses Versuchsabschnittes war die bildliche Darstellung der Morphologie von
HIFU-Lisionen, die mit dem Single-Element-Transducer (Storz Medical’’) erzeugt wurden.
Dartiber hinaus sollten die Ausmalle der Lasionen makroskopisch und anhand von geeigneten

MRT-Bildern verglichen und die Korrelation beider Methoden ermittelt werden.
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Darstellung der HIFU-Léasionen im MRT

Die Darstellbarkeit der induzierten Lésionen war in allen angewandten Sequenzen von sehr
hoher Qualitdt. Die Bildgebung war in allen 21 Féllen konstant und verlésslich. In den T1-
gewichteten Bildern waren die Lidsionen als hypointense Areale erkennbar. In den T2-
gewichteten Bildern waren sie als hyperintense Areale erkennbar. Die Erkldrung hierfiir ist
eine Fliissigkeitsanreicherung innerhalb der Lisionen. Die theoretische Erwartung wére
jedoch eine Austrocknung durch die lokale Hitzeeinwirkung, Denaturierung der Zellproteine
und intravasale Koagulation (Wu et al.,, 2003b; Damianou, 2004). Die abweichenden
Ergebnisse sind durch die mechanischen Effekte des fokussierten Ultraschalls bei den hohen
applizierten Intensititswerten zu erkldren, die eine mechanische Desintegration von Gewebe
und GefdBlen bewirken (Jenne, 2001). Weiterhin waren in manchen Fallen fliissigkeitsgefiillte
Gewebskavititen vorhanden, die zur Hypointensitit der behandelten Areale beitrugen
(Damianou et al., 2004). Dies wird auch auf den Bildern der 3D-Perfusionsmessung deutlich.
Durch den rdumlichen und zeitlichen Verlauf der Kontrastmittelanflutung konnte gezeigt
werden, dass die Lisionen die Orte der maximalen Kontrastmittelkonzentration darstellten.
Anhand der Bilder der VIBE-Volumetriemessung konnten die Ausmalle der Léasionen exakt
und verldsslich bestimmt werden. Die hohe isotrope Auflosung von 0,9 mm ermdglichte eine
detaillierte Abgrenzung zwischen abladiertem und unbehandeltem Gewebe in allen drei
Dimensionen. In drei Féllen war der Kontrast gering, da Mikrothromben in den Geféflen eine
Kontrastmittelanflutung iiber dem Schwellenwert fiir eine gute Signalverstirkung ver-

hinderten.

Korrelation zwischen thermischer Ablationszone und Intensititscharakteristika des MRT

Signals

Im klinischen Einsatz ist es notwendig, zundchst den zu behandelnden Tumor mdglichst
akkurat zu lokalisieren und dann bildlich darzustellen. Anhand dieser Bilder wird ein
Therapieplan, d.h. ein Raster des Tumors und eines Sicherheitssaumes im umgebenden
gesunden Gewebe, erstellt. Entlang dieses Rasters werden bei der eigentlichen Therapie
einzelne HIFU-Lidsionen so nebeneinander angeordnet, dass sie konfluieren und das
Zielvolumen liickenlos abdecken (Huber et al., 2001). Daher war es wichtig zu iiberpriifen,
wie verldsslich die anhand der MRT-Bilder ermittelten Lidsionsausdehnungen mit der

tatsichlichen makroskopischen Situation korrelierten. Es konnte eine gute Ubereinstimmung
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im Rahmen der Fehlergrenzen festgestellt werden. Bei der statistischen Analyse konnte zwar
ein signifikanter Unterschied fiir Lédsionslédnge und -tiefe ermittelt werden, allerdings ist die
absolute Differenz mit 1,7 bzw. 1,1 mm so gering, dass sie in der Praxis keine Rolle spielen
wiirde, insbesondere da der Sicherheitssaum um den Tumor im gesunden Gewebe mindestens
5 mm stark sein sollte. Eine Erklarung fiir die Abweichung der Werte ist ein systematischer
Fehler in der Vermessung. Die gemessenen Werte waren sowohl bei der makroskopischen
Messung, als auch bei der Auswertung der MRT-Bilder stark von Winkel und Hohe der
Schnittfiihrung bzw. Schnittebenen abhingig. Eine vollkommene Ubereinstimmung konnte
aber nicht in jedem Fall gewihrleistet werden. Trotz dreifacher Auswertung und Mittelung
entstand so ein geringer rechnerischer Fehler. Diese dennoch gute Korrelation wurde auch
von anderen Gruppen berichtet (Chen et al., 1999a; Gianfelice et al., 2003). Aus diesen
Griinden scheint die Magnetresonanztomographie bei akkurater Wahl der Messsequenzen
eine sehr genaue Methode zu sein, um die Gewebeablation direkt im Anschluss an die

Therapie zu evaluieren.

Wahl der Sequenzen

Die Tl1-gewichteten SE und T2-gewichteten TSE-Sequenzen waren geeignet, die
Morphologie und Lokalisation der Lésionen nach der Beschallung mit HIFU darzustellen.
Durch eine geeignete Wahl von TR (repetition time) und Flipwinkel waren Kontrast und
Signal/Rauschen (S/N) exzellent. Fiir eine genaue Vermessung der LasionsgroBen war die
VIBE-Volumetriemessung durch ein isotropes raumliches Auflésungsvermogen von 0,9 mm
den T1- und T2-gewichteten Sequenzen iiberlegen. Eine Einschrinkung der Sequenz ist ihre
lange Messdauer von mehreren Minuten. Sie kann daher im Einsatz am Patienten nicht
innerhalb einer Atempause erfolgen. Ziel zukiinftiger Entwicklungen muss sein, die
Messdauer auf einen Atemzyklus zu begrenzen. Die Sequenz der Perfusionsmessung
ermoglichte eine detaillierte bildliche Darstellung der Kontrastmittelanflutung im rdumlichen
und zeitlichen Verlauf mit einer Genauigkeit von < 3 mm bzw. 1,6 s und eignet sich sehr gut,
um Verdnderungen der Perfusionsverhdltnisse nach der FUS darzustellen. Experimente von

Wu et al. kommen zu einem dhnlichen Schluss (Wu et al., 2002).
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Limitationen des Versuchsabschnittes

Eine Hauptschwierigkeit und Fehlerquelle in der klinischen Anwendung der FUS stellt die
Patienten- bzw. Organbewegung, vor allem durch die Atmung, bei der Erstellung
hochauflosender MRT-Bilder dar. Dies wurde im vorliegenden Versuchsaufbau nicht
beriicksichtigt. Auch wurde die Morphologie der Lésionen nur direkt im Anschluss an die
Behandlung mit HIFU erfasst. Die Reaktion des Gesamtorganismus und die zeitliche
Entwicklung des abladierten Gewebes miissen in klinischen Studien iiberpriift werden. Da auf
jegliche magnetische Materialien im Versuchsaufbau verzichtet werden muss, sind die
technischen Anforderungen an ein MRT-kompatibles HIFU-Behandlungsgerit folglich sehr
hoch, weshalb zum jetzigen Zeitpunkt nur ein einziges kommerzielles Behandlungsgerét
(ExAblate 2000, InSightec, Israel) verfiigbar ist. Auch das hier verwendete experimentelle
Gerit erfiillt diese Voraussetzungen nicht, weshalb auf eine Online-Temperaturmessung

wihrend der Behandlung verzichtet werden musste.

5.6. Mikroangiographie

Bei der In-vivo-Behandlung von Lebergewebe mit HIFU beobachtete Rivens sekundire
Schiadigungen und Zelluntergang von nicht direkt behandelten Gewebearealen (Rivens,
1992). Dieses Phidnomen wurde von Chen et al. bestitigt und durch eine Zerstérung nutritiver
BlutgefdBle und in der Folge Untergang des Gewebes im Versorgungsgebiet erklédrt (Chen et
al., 1993a; Chen et al., 1999b). Zahlreiche Studien (Vaezy et al., 2001a; Deng et al., 2004;
Zderic et al., 20006) stiitzen diese Hypothese, da sie zeigen konnten, dass HIFU sehr gut dazu
geeignet ist, Blutungen durch Verddung der Gefdlle auch in tieferen Gewebeschichten zu
stillen. Ziel dieses Versuchsabschnittes war es daher, die unmittelbaren Effekte der
Behandlung mit HIFU auf die renalen Blutgefdle der behandelten Areale und ihrer direkten
Umgebung zu untersuchen und mikroangiographisch darzustellen. Die Ergebnisse zeigen,
dass keine Kontrastanreicherung und folglich keine GefdBdarstellung innerhalb der
Thermolédsionen moglich war. In der Konsequenz bedeutet dies eine Unterbrechung der
Perfusion und ergo der nutritiven Versorgung der entsprechenden Areale. Im lebenden
Organismus wire ein Zelluntergang in diesen Bereichen die wahrscheinliche Folge. Bei etwa
einem Drittel der untersuchten Lésionsareale war zudem eine verminderte Kontrastmittel-

anreicherung distal der eigentlichen Thermoldsionen zu beobachten. Dies ist durch das
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Endarteriensystem des renalen Parenchyms zu erklaren und konnte in der Folge zu den von
Chen et al. (Chen et al., 1999b) beschriebenen indirekten Effekten auch distal der eigentlichen
Thermolésionen fiihren. Endgiiltigen Aufschluss dariiber konnen jedoch nur Langzeitstudien
geben, da in vivo mehrere Wochen bis Monate zur Heranbildung des Gewebeuntergangs
notig sind. Allerdings bieten sich hierdurch gerade im renalen Parenchym zusitzliche
Moglichkeiten der variablen Therapieplanung an, da entsprechend der anatomischen Situation

eine Bypassbildung ausgeschlossen werden kann.

5.7. Ultraschallphantom

Bei allen vorangegangenen Versuchsreihen wurden Thermoldsionen im Gewebe der isolierten
perfundierten Schweineniere induziert. Neben allen Vorteilen, die dieses Modell bietet
(s. Abschn. 5.1.), liegt eine seiner Einschrinkungen in der Darstellbarkeit der Entwicklung
der Lasion wihrend der Beschallung. Dies ist nur indirekt iiber bildgebende Methoden wie
der Magnetresonanztomographie (vgl. Abschn. 5.5.) moglich. Auch die Visualisierbarkeit der
Thermolésionen selbst ist in sofern eingeschrinkt, als dass zwar Querschnitte in allen drei
Dimensionen moglich sind, aber die Lésion nicht als Volumenkorper an sich darstellbar ist
und die Querschnitte nur eine reprasentative Ebene darstellen. Ein neuartiges Gelphantom fiir
die Untersuchung thermoablativer Verfahren (Wilzbach Divkovi¢, 2005) scheint hingegen die
Moglichkeit zu bieten, die Wirkung des eingestrahlten Schallfeldes zu visualisieren und die
induzierten Koagulationszonen in allen drei Dimensionen exakt zu vermessen. Dieses
Phantom weist dhnliche thermische und akustische Eigenschaften auf wie Korpergewebe.
Seine transparente Grundfarbe é&ndert sich ab einer Temperatur von 67°C durch
Koagulationsprozesse irreversibel in deutlich abzugrenzende weile Pseudoldsionen (der
Einfachheit halber werden diese im Folgenden als Lasionen bezeichnet, obwohl dieser Begriff
Korpergewebe vorbehalten ist). Im Gegensatz zu anderen bekannten Gelphantomen
(Davidson & Sherar, 2003; Prokop et al., 2003) enthélt das hier verwendete Phantom, neben
einer Polyacrylamidmatrix, Hithnereiwei3. Dies hat den Vorteil, dass es sich um ein sehr
proteinreiches Medium handelt, in dem hitzeinduzierte Koagulationszonen gut sichtbare und
irreversible Anderungen darstellen und das zudem noch sehr kostengiinstig ist. Weiterhin ist
dieses Ultraschallphantom ein vollstindig homogenes Medium, das Grundlagenforschung
ohne den Unsicherheitsfaktor, den Gewebeinhomogenititen darstellen, ermoglicht.
Andererseits ist gerade diese Eigenschaft auch zugleich eine Einschrankung des Phantoms, da

Ergebnisse vor ersten klinischen Untersuchungen an Organmodellen {berpriift werden
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miissen, denn gerade die Verdnderungen von Feldverteilung und Fokusverschiebung durch
Gewebeinhomogenititen, deren Folge unerwiinschte Gewebeerhitzung bzw. ungeniigend
hohe Temperaturanstiege 1im geplanten Fokusbereich sind, stellen mit die
Hauptschwierigkeiten beim klinischen Einsatz der fokussierten Ultraschalltherapie dar
(Damianou, 2004). Auch sollte beachtet werden, dass Polyacrylamid im vollstindig
auspolymerisierten Zustand zwar ungiftig ist, eine gewisse Menge freier Polymere und daher
eine gewisse Resttoxizitdt jedoch nicht ausgeschlossen werden kann. Insgesamt betrachtet,
scheint mit dem neuartigen Ultraschallphantom ein standardisiertes Hilfsmittel geschaffen
worden zu sein, das es ermdglicht, thermoablative Verfahren in Grundlagenversuchen zu

untersuchen.

Ziel der vorliegenden Untersuchungsreihe war es daher, die Entstehung der
Koagulationszonen, die Thermoldsionen im Gewebe entsprechen, bei Beschallung mit
hochenergetischem fokussierten Ultraschall und die Geometrie dieser Koagulationszonen aus
verschiedenen Blickwinkeln sichtbar zu machen. In einem ersten Schritt wurden Lésionen mit
unterschiedlichen Leistungsstufen und Beschallungszeiten in groferem Abstand zueinander
induziert, um Entwicklung, GroBe und Form unabhingig voneinander beurteilen zu kdnnen.
Dabei zeigte sich, dass erst ab einer elektrischen Leistung von 200 W eine sichtbare
Koagulation eintrat und damit der untere Schwellenwert und die entscheidende Temperatur
von 67°C {iberschritten wurden. In der Regel war es moglich, eine lingsovale, regelmifige
Lasion zu induzieren, deren Entwicklung gleichmidflig und deren GroBe bei gleichen
Einstellungen reproduzierbar waren. Vereinzelt fanden sich jedoch Abweichungen von Form,
GroBe und Lokalisation. Diese Beobachtungen decken sich mit den Abweichungen in Form
und GroBe der Thermolidsionen, die bei der Beschallung des Nierengewebes gelegentlich
auftraten (vgl. Abschn. 4.2.). Eine Erkldrung konnten Inhomogenititen bzw. kleine
Luftblaschen sein, die moglicherweise im Gelphantom vorhanden waren. Diese Annahme
konnte zumindest augenscheinlich nicht bestétigt werden. Eine andere Mdglichkeit wiren
Schwankungen in der abgestrahlten Leistung des verwendeten Generators oder Storungen in
der gleichformigen Abstrahlung der Ultraschallstrahlen. Besonders deutlich wurden diese
Abweichungen im zweiten Untersuchungsschritt. Hier sollten, analog zu den Untersuchungen
in  Abschnitt 4.2.2., konfluierende, komplexe Koagulationszonen aus mehreren
Einzelbeschallungen kombiniert werden, um zu untersuchen, ob in diesem homogenen
Medium ebenfalls negative Interaktionen zwischen den Einzelldsionen auftreten, oder ob

diese nur bei der Beschallung von biologischem Gewebe entstehen. Es gelang, wie zuvor im
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Nierengewebe, nur vereinzelt konfluierende Koagulationszonen zu induzieren. In der Regel
war es zwar moglich, eine geringe Anzahl von Lisionen nebeneinander zu positionieren, so
dass diese sich beriihrten, jedoch traten in der Folge Interaktionen in Form von
Verianderungen der Form und Grofle sowie einer Verschiebung der Lokalisation weg vom
Zielfokusbereich und hin zur Ultraschallquelle auf. Diese Beobachtungen entsprechen denen
von Watkin et al. (Watkin et al., 1996b) und Chen et al. (Chen et al., 1997). Der Einfluss
verbliebener Restwidrme wurde durch Beschallungsintervalle von 180 s ausgeschlossen. Bei
dem Versuch, 2 Lasionen {iberlappend nebeneinander anzuordnen, traten diese Interaktionen
besonders deutlich bereits bei der zweiten Beschallung auf. Dies konnte durch die hohen

Intensitidtswerte und in der Folge auftretende Kavitationen verursacht worden sein.

AbschlieBend lésst sich feststellen, dass es bereits in dem vollkommen homogenen Medium
des Ultraschallphantoms unmoglich war, verldsslich homogene Komplexldsionen zu
induzieren. Daher scheint es zum jetzigen Zeitpunkt sehr unwahrscheinlich, die negativen
Interaktionen und/oder Behandlungsliicken im Modell der isolierten perfundierten
Schweineniere bzw. unter den zusétzlich erschwerten Bedingungen in vivo ausschlieBen zu

konnen.

5.8. Limitationen und Ausblick

Die Ergebnisse dieser Arbeit konnten die gestellten grundlegenden Fragestellungen
beantworten. Dennoch miissen einige Schliisselprobleme gelost werden, bevor ein klinischer
Einsatz in Erwigung gezogen werden kann. So existieren derzeit Limitationen beziiglich der
Visualisierung und Beurteilung des Therapieeffektes wihrend und nach der Gewebeablation.
Um eine sichere und effektive Applikation gewéhrleisten zu kdnnen, bedarf es dariiber hinaus
einer Losung der Problematik von Atem- und Organbewegung. Des Weiteren ist eine
Erweiterung der bestehenden Indikationen von Interesse. Die Losung dieser Probleme wird
die Kooperation verschiedenster Forschungsdisziplinen erfordern, da technische
Weiterentwicklungen in Grundlagenforschung und medizinischer Anwendung bestehen
miissen. Ein erster Schritt sollte daher sein, eine optimale Strategie beziiglich der Bildgebung
fiir Therapieplanung und -iiberwachung sowie einer effektiven Kontrolle des
Behandlungserfolges zu etablieren. Die Magnetresonanztomographie (MRT) ist zum jetzigen

Zeitpunkt die geeignetste Modalitét fiir eine exakte Definition des Zielvolumens und eine
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Echtzeit-Darstellung des Temperaturfokus einschlieBlich einer Messung der erreichten
Temperatur. Dennoch ist durch die hohen Kosten ein flichendeckender Einsatz (noch) nicht
umsetzbar, zumal technische Anpassungen des HIFU-Behandlungsgerites beziiglich der
MRT-Kompatibilitdt unerldsslich sind. Weiterhin ist es unumginglich, einen zentralen
Kontrollrechner zu entwickeln, iiber den sowohl eine elektronisch gesteuerte Verstellmimik
als auch eine Software fiir die Therapieplanung und die Auswertung der Temperaturdaten
synchron verwendet werden konnen. Dies wiirde dariiber hinaus eine automatische
Nachjustierung von Ultraschalldosis und Fokuslokalisation zum Ausgleich von
Gewebeinhomogenititen, Gewebegrenzschichten, sowie Patienten- und/oder Atembewegung
ermdglichen. Durch Weiterentwicklungen im Bereich der Ultraschalltechnologie konnten
bestehende Einschrinkungen beziiglich der Anwendungsmdglichkeiten des HIFU vermindert
bzw. liberwunden werden, und auch Organe, die von Knochen iiberlagert sind, fiir die HIFU-
Therapie erreichbar werden (vgl. Abschn. 2.5.2.). In Anlehnung an etablierte onkologische
Therapiekombinationen (z.B. Chirurgie und Chemotherapie) konnten auch hier zusitzliche
Behandlungsformen, wie z.B. die Chemoembolisation, die Therapiedauer senken und den
Behandlungserfolg optimieren (Goldberg et al., 2000; Wu et al., 2005). Der erfolgreiche
klinische Einsatz in China zeigt das immense Potential auf, das die FUS birgt. Daher diirfen
zukiinftige Forschungsergebnisse und breit angelegte klinische Studien mit Spannung

erwartet werden.

Auch fiir die veterindrmedizinische Onkologie und Chirurgie diirfte die HIFU-Behandlung
zunehmend an Interesse gewinnen. Von besonderem Vorteil ist hierbei die Mdglichkeit am
lediglich sedierten Patienten verschiedenste Neoplasien und andere Erkrankungen
vollkommen  nichtinvasiv.  zu  therapieren. =~ Durch ein  duflerst vorteilhaftes
Nebenwirkungsprofil ist neben einem kurativen, durchaus auch ein palliativer Ansatz im
Sinne einer Tumorreduktion denkbar, insbesondere weil die Behandlung bei Bedarf jederzeit
wiederholt werden kann. Da mit Hilfe der akustischen Energie des HIFU thermische Effekte
in der Tiefe des Korpers ohne die Zerstdrung dariiber befindlicher Gewebeschichten erzielt
werden konnen, sind zudem Anwendungsgebiete wie die selektive Reduktion multifetaler
Tréachtigkeiten denkbar (Pack et al., 2005) und méglicherweise von Interesse fiir die equine

Reproduktionsmedizin.
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6. Zusammenfassung

Die Anwendung von hochenergetischem fokussiertem Ultraschall (HIFU) wird in der
Onkologie zunehmend als vollkommen nichtinvasive Therapiealternative zur konventionellen
Chirurgie wahrgenommen. Trotz technischer Fortschritte hat die fokussierte
Ultraschallchirurgie (FUS) noch immer experimentellen Charakter. Ziel dieser Arbeit war es
daher, grundlegende Fragen beziiglich des HIFU am Modell der isolierten perfundierten

Schweineniere zu beantworten.

Die Giite des Nierenmodells wurde mittels Mikroangiographie, Histologie, Doppler-
Ultraschall und Magnetresonanztomographie {berpriift. Es konnte gezeigt werden, dass
Perfusion, Morphologie und Zellvitalitit der Nieren exzellent waren und das Modell zudem
eine einfache und im Vergleich zum Tierversuch kostengiinstige Methode darstellt, um
standardisierte und valide Ergebnisse zu erzielen. Weiterhin wurden die Einflussfaktoren auf
HIFU-Lasionen an zwei bauartlich verschiedenen Schallwandlern untersucht. Dabei wurden
zum einen die Beschallungsparameter variiert und eine deutliche Abhéngigkeit der
Lasionsgrofe von Ultraschallleistung und Pulsdauer gezeigt. Ebenso wurden organspezifische
Variablen wie Perfusion, Organtemperatur und Spannung des Gewebes untersucht, jedoch nur
bei der Organtemperatur ein starker und bei der Perfusion ein moderater Einfluss auf die
Lésionsbildung gefunden. Die Erstellung eines Behandlungsschemas zur Ablation klinisch
relevanter Gewebsvolumina erwies sich als sehr komplex, da selbst minimale Abweichungen
von den voreingestellten Behandlungsparametern zu unbefriedigenden und z.T.
unvorhersehbaren Ablationsergebnissen fithrten. Dennoch zeigte sich, dass es prinzipiell
moglich ist, Einzelldsionen pridzise nebeneinander zu platzieren und homogene
Ablationsareale zu induzieren. Die Anwendung der histologischen NADH- (Nikotinamid-
Adenin-Dinukleotid)  Farbung ermdglichte eine  verldssliche  Absicherung des
Ablationserfolges im Sinne einer vollstdndigen Zelldevitalisierung. Bei Absorptionsversuchen
an Gewebeproben von Brust- und Bauchseitenwand wurden zum einen der Wirkungsgrad und
zum anderen der Einfluss der Vorlaufstrecke auf die Lasionsbildung untersucht. Dabei zeigte
sich, dass ein GroBteil der applizierten Ultraschallenergie absorbiert bzw. gestreut wurde und
es nicht moglich war, Thermoldsionen im Nierenmodell zu erzeugen, wenn Knochengewebe
durchschallt werden musste. Dies bestitigte die bestehenden Einschrinkungen beziiglich der
Anwendungsmdglichkeiten des HIFU im klinischen Einsatz. Bei den MRT-(Magnetresonanz-

tomographie) Versuchen konnte gezeigt werden, dass die induzierten HIFU-Lisionen sowohl
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morphologisch als auch iiber den zeitlichen Verlauf der Kontrastmittel-Anflutung gut
darstellbar waren. Weiterhin bestand eine befriedigende Korrelation zwischen den
makroskopisch und den anhand der MRT-Bilder ermittelten Lésionsgroen. Daher scheint die
MRT zur Therapiekontrolle geeignet zu sein. Die mikroangiographischen Aufnahmen von
HIFU-behandelten Nieren zeigten im Bereich der Thermolédsionen eine Zerstérung des
Gefillsystems mit Perfusionsstopp im abladierten Areal. Eine Versuchsreihe an einem
transparenten, gewebedhnlichen Ultraschallphantom ermdglichte eine dreidimensionale

Visualisierung der Lisionsbildung und der Interaktion von Einzelldsionen.

Zusammenfassend geht aus den Ergebnissen hervor, dass mit hochenergetischem
fokussiertem Ultraschall scharf begrenzte homogene Lésionen im Nierengewebe mit
irreversibler Zelldevitalisierung erzeugt werden konnen und eine Steuerung der Lasionsgrofie
sowie die Ablation klinisch relevanter Gewebsvolumina moglich sind. Aus den Ergebnissen
geht auch hervor, dass die Limitationen der Technologie in einer adidquaten Online-
Bildgebung wéhrend der Behandlung in einer eingeschrinkten Reproduzierbarkeit der
Ablationsergebnisse und in der Einschrinkung des Anwendungsmdglichkeiten des HIFU bei
Vorhandensein von Knochengewebe in der Vorlaufstrecke zu finden sind. Vor einer
Implementierung des Verfahrens im Rahmen von klinischen Studien sind zur Behebung
dieser bestehenden Limitationen technische Weiterentwicklungen erforderlich, die sich auf
eine Optimierung von Therapieplanung, -durchfithrung und -iiberwachung konzentrieren

miissen.



Summary 108

7. Summary

In oncology, the use of high-intensity focused ultrasound (HIFU) is becoming increasingly
appreciated as a completely non-invasive therapy that presents a valid alternative to
conventional surgery. Despite improvements to the technology, focused ultrasound surgery
(FUS) is still in the experimental stages. The aim of this thesis was to use the isolated

perfused porcine kidney model to elicit answers to fundamental questions about HIFU.

The quality of the kidney model was verified by subjecting it to microangiography, histology,
Doppler ultrasound and magnetic resonance imaging. The results showed that perfusion,
morphology and cell activity of the kidneys were excellent and that the model provides a
simple and — compared to animal testing — cheap means of obtaining standardized and valid
findings. Furthermore, the factors influencing the induction of HIFU lesions were investigated
using two different types of ultrasound transducers. Varying the sound parameters showed
that the size of the lesions clearly depends on ultrasound power and pulse duration. Organ-
specific variables such as perfusion, organ temperature and tissue tension were also examined,
but the only factor shown to have an extensive impact on lesion development was organ
temperature, while the effect of perfusion was moderate. Generating a treatment pattern that
enables the ablation of clinically relevant tissue volumes proved to be very complex, and even
minimal aberrations from the preset treatment parameters led to dissatisfactory and sometimes
unpredictable ablation results. Nevertheless, it was in principle possible to position single
lesions precisely side by side and induce homogeneous ablation areas. The use of histological
NADH (nicotinamid adenine dinucleotid) staining showed that the cells within the ablated
area were completely devitalised and, therefore, provided reliable evidence of successful
ablation. Absorption trials on tissue samples of the chest and abdominal wall determined both
the degree of efficiency and the influence of overlying tissue on lesion development. Results
showed that the bulk of the applied ultrasound energy was absorbed or scattered. It proved
impossible to induce thermolesions within the kidney model when bone tissue had to be
penetrated. This confirmed the existing limitations as regards the range of clinical
applications possible with HIFU. MRI (magnet resonance imaging) experiments verified that
the HIFU lesions could be displayed morphologically and that they were also clearly visible
during the entire period of contrast agent flooding. Furthermore, both the macroscopic and the
MRI dimensions showed a satisfactory correlation. This suggests that MRI is a useful means

of monitoring such therapy. The microangiographic images of HIFU-treated kidneys
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displayed areas of blood vessel destruction, with perfusion ceasing in the area of the
thermolesions. A series of experiments using a transparent, tissue-like ultrasound phantom
enabled three-dimensional visualisation of the lesion development and the interaction of

single lesions.

To recapitulate, the findings show that using high-intensity focused ultrasound in kidney
tissue can induce precisely circumscribed homogeneous lesions with irreversible cell
devitalisation. It proved possible to control lesion size and also ablate clinically relevant tissue
volumes. The findings also show that the technology is limited with regard to adequate online
visualisation during treatment, the reproducibility of ablation results and the use of HIFU in
the presence of bone tissue within the beam path. Before this method can be implemented in
clinical trials, its current limitations must be overcome and further technological advances are
indispensable here. Improvement must concentrate above all on therapy planning, therapy

performance and therapy monitoring.
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12. Anhiinge

Anhang 1

HE-Farbung (Himalaun + Eosin)

Losungen

Neoclear (Merck'”)

Alkoholreihe: 100-96—-80-70 % Ethanol

0,1 %ige wissrige Eosin-Losung (Apotheke)
Neomount-Eindeckmedium (Merck"”)

Mayers Hiamalaunldsung (Merck'”)

Materialien

Objekttriger (Langenbrinck'?)

zusitzliche Deckgliser (Menzel-Gliser'®)

Durchfiihrung:

in Paraffin eingebettetes Gewebe

Schnittdicke: 3 pm
bei 37°C iiber Nacht oder 1 h bei 57°C ,,backen*

3 x 5 min in Neoclear entparaffinieren

in absteigender Alkoholreihe (100-96—-80-70 % Ethanol) je 2 min rehydrieren
2 x 2 min Leitungswasser

10 min Hdmalaun

10 min flieBend blduen

2 min Eosin-Losung

Schnitte kurz in Wasser spiilen

Schnitte kurz in 80 %igem Alkohol spiilen
Schnitte kurz in 96 %igem Alkohol spiilen
2 x 2 min 100 %iger Alkohol

2 x 2 min Neoclear

Schnitte mit Neomount und Deckgldsern eindecken, trocknen lassen

(Arbeitsanleitung des Urologischen Labors vom 18. 01. 2001)
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Anhang 2

NADH Farbung (Nikotinamid-Adenin-Dinukleotid)

Losungen
— NADH Lo6sung (NADH und TRIS Puffer) (Sigma—Aldrich26)

— NBT Lésung (NBT und TRIS Puffer) (Sigma—Aldrich®®)
— Acetonreihe: 30-60—-90% Aceton
—  wissriges Deckmedium Aquatex (Merck'”)

— VE-Wasser
Materialien
—  Objekttriger (Langenbrinck'?)

—  zusitzliche Deckgliser (Menzel-Gliser'®)

Durchfiihrung:

in fliissigem Stickstoff fixiertes Gewebe
Schnittdicke: 5 pm (Kryostat)

nach dem Schneidevorgang 1 h auftauen lassen

— NADH- und NBT-L6sung mischen

— Schnitte mit Farbelosung bedecken

— fiir 30 min bei 37°C in der feuchten Kammer inkubieren

— 3 xin VE-Wasser spiilen

— ungebundenen Farbstoff durch 3 x aufsteigende und dann absteigende Acetonreihe
entfernen

— mehrfach in VE-Wasser spiilen

— Schnitte mit Aquatex und Deckgldsern eindecken, trocknen lassen

(Arbeitsanleitung modifiziert nach Sheehan and Hrapchak 1987)
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