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II. ABSTRACT 

The most common primary brain tumors are gliomas, of which 66% are classified as malig-

nant tumors. Malignant gliomas are associated with a poor prognosis for overall survival 

(OS). With the best possible therapy, the median OS is about 2 years for WHO2016–

grade III and 15-22 months for WHO2016-grade IV. The standard treatment for malignant 

gliomas is fluorescence-guided resection followed by radiochemotherapy. If eloquent brain 

areas are affected by the malignant glioma, resection is only partially possible or not at all 

possible. For such cases, additional innovative forms of therapy are necessary. 

A selective therapeutic approach for the treatment of malignant gliomas, which is investi-

gated in clinical trials and is under further development, is the interstitial photodynamic ther-

apy (iPDT). 

During iPDT, a phototoxic response is initiated by the interaction of light with a photosen-

sitizer in the presence of intracellular oxygen. In 5-aminolevulinic acid (5-ALA) mediated 

iPDT, 5-ALA is administered orally as a prodrug and metabolized to the photosensitizer 

protoporphyrin IX (PpIX) during heme biosynthesis. Tumor-specific peculiarities (e.g. de-

fective blood-brain barrier, metabolism) lead to a transient selective accumulation of PpIX 

in the tumor cells. 

Light-induced excitation of PpIX produces singlet-oxygen molecules (1O2) and other reactive 

oxygen species (ROS) via energy transfer. These reactive molecules oxidize macromolecules 

in the cells, thus inducing cell death by apoptosis and necrosis. The irradiation is performed 

with laser light applied via cylindrical light diffusers (wavelength 635 nm, power 200 mW/cm 

diffuser length; duration 60 min). The light diffusers are positioned in the tumor volume 

within the framework of a stereotactic procedure. The light diffusers’ number and their po-

sitions are determined individually based on the tumor's size, shape and localization. To con-

trol the accumulation of the photosensitizer within the target tissue and to evaluate the irra-

diation, Spectral Online Monitoring (SOM) was developed as an extension of iPDT. During 

SOM, the crosstalk of the light propagating in the tissue between 2 light diffusers, before 

and after iPDT irradiation, can be measured with a suitable detection unit. This way, the 

intensity of PpIX fluorescence on the one hand and of transmitted laser light on the other 

can be detected and evaluated intraoperatively between all pairs of light diffusers. 

In this dissertation, for the first time, clinical data sets from iPDT healing trials with SOM 

data collection were analyzed and also correlated with MRI data (pre- and post-iPDT) and 

iPDT-induced effects [1, 2]. The retrospectively analyzed iPDT treatments included healing 

trials on malignant glioma recurrences and de novo malignant gliomas. 

47 iPDT healing trials (44 with fully evaluable clinical data set) on non-resectable malignant 

glioma recurrences were retrospectively analyzed, and promising iPDT treatment outcomes 

were noted [1]. The median time to recurrence after iPDT (progression-free survival, PFS) 

was 7,1 months. The median survival after iPDT (post-recurrence survival, PRS) was 13,0 

months. Overall survival of at least 2 years was observed in 25% of patients.  

The hypothesis of an association between SOM data and response to iPDT could be tested 

in the patients with collected SOM data (n = 18/47). It was found that the presence of both 
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PpIX fluorescence before iPDT irradiation and detectable light transmission of laser light 

after iPDT irradiation may be associated with more prolonged survival. 

Furthermore, 11 iPDT healing trials of non-resectable de-novo malignant gliomas were ret-

rospectively analyzed concerning the collected SOM and MRI data (T1-weighted with/with-

out contrast agent) in this work [2]. Post-therapeutic T1-weighted MRI without contrast 

agent showed tissue volumes with newly diagnosed intrinsic T1 hyperintensity in all cases, 

which is usually associated with methemoglobin (MetHb). These tissue volumes were smaller 

than 4 cm³ (median 0,79 cm3) and were comparable in size to silent hemorrhages after tumor 

biopsies. In general, on MRI, T1 hyperintensity is expected only after 48 h in the subacute 

phase of hemorrhage. 

The hypothesis that there is a relationship between the localization of intrinsic T1 hyperin-

tensity and changes in transmitted therapy light or optical absorption evident in the SOM 

was confirmed by three-dimensional analyses (p = 0,003). The early appearance of a MetHb 

signal on MRI (median: 26 h after iPDT) can also be considered an indicator of an iPDT-

promoted formation of MetHb. This is consistent with laboratory and animal studies in 

which MetHb emergence associated with PDT-irradiation was also observed. 

Furthermore, in vitro studies under the hypothesis that there is a temperature dependence 

on optical tissue properties were performed in this dissertation. These show that the oxida-

tion of hemoglobin to MetHb can also be initiated by a temperature increase of hemoglobin 

from 36°C to 41°C (auto-oxidation), not only by PDT-induced processes. 

The analyses of iPDT treatment data, clinical imaging, and SOM data, performed for the first 

time in this dissertation, contribute to the understanding of iPDT-induced processes and 

provide an enhanced insight regarding iPDT-induced responses and effects in the treatment 

volume. 

The applied analytical procedures can be further developed to establish a method for in vivo 

determination of brain optical tissue properties based on SOM data, which can subsequently 

be elaborated into an individualized treatment concept of iPDT. Although the clinical pre-

dictive value of the SOM data should remain the subject of intensive investigation and dis-

cussion, meaningful information about the light distribution in the treatment volume can 

already be directly derived from the SOM data (fluorescence and transmission signal). And 

this may be integrated into future light dosimetric concepts. 
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III. ZUSAMMENFASSUNG  

Die am häufigsten auftretenden Primärtumore im Gehirn sind Gliome, von denen 66% als 

maligne einzustufen sind. Die malignen Gliome sind mit einer schlechten Prognose für das 

Gesamtüberleben (overall survival, OS) verbunden. Bei bestmöglicher Therapie ist das 

mediane Gesamtüberleben bei WHO2016-Grad III etwa 2 Jahre und bei WHO2016-

Grad IV 15-22 Monate. Die Standardtherapie des malignen Glioms besteht in 

fluoreszenzgestützter Resektion mit anschließender Radiochemotherapie. Wenn durch das 

maligne Gliom eloquente Gehirnareale betroffen sind, ist eine Resektion entweder nur 

teilweise oder gar nicht möglich. Für solche Fälle sind zusätzliche innovative Therapieformen 

notwendig. 

Ein selektiver Therapieansatz zur Behandlung von malignen Gliomen, der sich in der 

Zulassungsphase und klinisch-technischen Entwicklung befindet, ist die interstitielle 

photodynamische Therapie (iPDT). Bei dieser wird durch die Interaktion von Licht mit 

einem Photosensibilisator in Anwesenheit von intrazellulärem Sauerstoff eine phototoxische 

Reaktion initiiert. Bei der iPDT auf Basis von 5-Aminolävulinsäure (5-ALA) wird 5-ALA als 

Prodrug oral verabreicht und im Rahmen der Hämbiosynthese zum Photosensibilisator 

Protoporphyrin IX (PpIX) metabolisiert. Tumorspezifische Besonderheiten (z.B. defekte 

Blut-Hirn-Schranke, Metabolismus) führen zu einer transient-selektiven Anreicherung von 

PpIX. 

Durch Anregung des PpIXs mittels Licht entstehen durch einen Energieübertrag 

Sauerstoffmoleküle im Singulett-Zustand (1O2) und weitere reaktive Sauerstoffspezies 

(ROS). Diese oxidieren in der Zelle befindliche Makromoleküle, wodurch der Zelltod durch 

Apoptose und Nekrose eingeleitet wird. Die Bestrahlung wird mit Laserlicht durchgeführt, 

welches über zylindrische Lichtdiffusoren appliziert wird (Wellenlänge 635 nm, Leistung 

200 mW/cm Diffusorlänge; Dauer 60 min). Hierzu werden Lichtdiffusoren im Rahmen 

eines stereotaktischen Eingriffs im Tumorvolumen positioniert. Deren Anzahl und Lage 

werden anhand der Größe, Form und Lokalisation des Tumors individuell festgelegt. Zur 

Kontrolle der Anreicherung des Photosensibilisators im Zielgewebe, sowie zur Beurteilung 

der Bestrahlung wurde als Erweiterung der iPDT das Spektrale Online-Monitoring (SOM) 

entwickelt. Im Zuge des SOM kann das Übersprechen des Lichtes im Gewebe zwischen 2 

Lichtdiffusoren vor und nach der iPDT-Bestrahlung mit einer geeigneten Detektionseinheit 

gemessen werden. So können intraoperativ zwischen den jeweiligen Lichtdiffusorpaaren 

einerseits die Intensität der PpIX-Fluoreszenz und andererseits die Intensität des 

transmittierten Laserlichtes nachgewiesen und ausgewertet werden.  

In der vorliegenden Dissertationsschrift wurden erstmalig klinische Datensätze von iPDT-

Heilversuchen mit SOM-Datenerhebung analysiert und auch mit MRT-Daten (prä- und 

post-iPDT), sowie mit iPDT-induzierten Effekten in Zusammenhang gebracht [1, 2]. Die 

retrospektiv analysierten iPDT-Behandlungen umfassten Heilversuche an malignen Gliom-

Rezidiven und De-novo malignen Gliomen. 

Es wurden 47 iPDT-Heilversuche (44 mit vollständig auswertbarem klinischen Datensatz) 

an nicht resezierbaren malignen Gliom-Rezidiven retrospektiv analysiert und 

vielversprechende iPDT-Behandlungsergebnisse festgestellt [1]. Der mediane Zeitraum nach 
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iPDT bis zum Wiederauftreten eines Rezidivs (progression-free survival, PFS) betrug 

7,1 Monate. Das mediane Gesamtüberleben nach iPDT (post-recurrence survival, PRS) 

betrug 13,0 Monate. Ein Gesamtüberleben von mind. 2 Jahren wurde bei 25% der Patienten 

beobachtet.  

Die Hypothese eines Zusammenhanges zwischen SOM-Daten und dem Ansprechen auf die 

iPDT konnte an den Patienten mit erhobenen SOM-Daten (n = 18/47) überprüft werden. 

Es zeigte sich, dass das Vorhandensein sowohl von PpIX-Fluoreszenz vor iPDT-

Bestrahlung als auch von detektierbarer Lichttransmission des Laserlichtes nach iPDT-

Bestrahlung mit einem längeren Überleben assoziiert werden kann. 

Des Weiteren wurden 11 iPDT-Heilversuche an nicht resezierbaren De-novo malignen 

Gliomen in dieser Arbeit retrospektiv analysiert bezüglich der erhobenen SOM- und MRT-

Daten (T1-Bildgebung mit/ohne Kontrastmittel) [2]. Die posttherapeutische T1-Bildgebung 

ohne Kontrastmittel zeigt in allen Fällen Gewebevolumina mit intrinsischer T1-

Hyperintensität, welche üblicherweise mit der Anwesenheit von Methämoglobin (MetHb) in 

Verbindung gebracht wird. Diese Gewebevolumina waren kleiner als 4 cm³ (Median 

0,79 cm3) und in ihrer Größe vergleichbar mit stillen Hämorrhagien nach Tumorbiopsien. 

Im Allgemeinen wird eine mit MetHb-Bildung assoziierte T1-Hyperintensität erst nach 48 h 

in der subakuten Phase einer Hämorrhagie im MRT erwartet. 

Die Hypothese, dass ein Zusammenhang zwischen der Lokalisation intrinsischer T1-

Hyperintensität und im SOM ersichtlichen Änderungen des transmittierten Therapielichts 

bzw. der optischen Absorption besteht, konnte durch dreidimensionale Analysen bestätigt 

werden (p = 0,003). Das frühe Auftreten eines MetHb-Signals im MRT (Median: 26 h nach 

iPDT) kann auch als Indikator einer durch die iPDT geförderten von MetHb aus 

Hämoglobin angesehen werden. Dies steht im Einklang mit Labor- und Tierversuchen, bei 

denen ebenfalls eine MetHb Entstehung in Verbindung mit der PDT-Bestrahlung 

beobachtet wurde. 

Weiterhin wurden im Rahmen dieser Dissertation In-vitro-Untersuchungen unter der 

Hypothese, dass eine Temperaturabhängigkeit optischer Gewebeeigenschaften besteht, 

durchgeführt. Diese zeigen, dass die Oxidation von Hämoglobin zu MetHb auch durch eine 

Temperaturerhöhung des Hämoglobins von 36°C auf 41°C (Autooxidation) initiiert werden 

kann, nicht nur durch PDT-induzierte Prozesse. 

Die im Rahmen dieser Dissertation erstmalig durchgeführten Analysen von iPDT-

Behandlungsdaten, klinischer Bildgebung und SOM-Daten tragen zum Verständnis der 

iPDT-induzierten Prozesse bei und ermöglichen einen erweiterten Einblick hinsichtlich 

iPDT-induzierter Reaktionen und Effekte im Behandlungsvolumen. 

Die angewendeten Analyse-Verfahren können zur Etablierung einer Methode zur In-vivo-

Bestimmung von optischen Gewebeeigenschaften des Gehirns anhand der SOM-Daten 

weiterentwickelt werden, welche in der Folge zu einem individualisierten 

Behandlungskonzept der iPDT ausgearbeitet werden kann. Wenngleich der klinisch-

prognostische Wert der SOM-Daten weiterhin Gegenstand intensiver Untersuchungen und 

Diskussionen bleiben sollte, können aus den SOM-Daten (Fluoreszenz- und 

Transmissionssignal) bereits unmittelbar wichtige Informationen über die Lichtverteilung im 

Behandlungsvolumen abgeleitet und in zukünftige lichtdosimetrische Konzepte integriert 

werden. 
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IV. ABKÜRZUNGSVERZEICHNIS 
1O2 - Singulett-Sauerstoff 

5-ALA - 5-Aminolävulinsäure 

CI - Konfidenzintervall 

CNS - Zentrales Nervensystem 

CNS5 - WHO-Kategorie der Gliome, glioneuralen Tumore 

und neuronalen Tumore 

CRET - Complete Resection of Enhancing Tumor 

CT - Computertomographie 

FGR - Fluoreszenzgestützte Resektion 

HbO2 - Oxygeniertes Hämoglobin 

Hb - Deoxygeniertes Hämoglobin 

IDH - Isocitrat-Dehydrogenase 

MetHb - Methämoglobin 

MGMT - O6-Methylguanin-DNS-Methyltransferase 

MRI - Magnetresonanztomographie 

OS  - Gesamtüberleben (Overall Survival) 

PDT - Photodynamische Therapie 

iPDT - Interstitielle Photodynamische Therapie 

iqr - Interquartilabstand 

PET - Positronen-Emissionstomographie 

FET-PET - F-18-Fluorethyltyrosin PET 

PpIX - Protoporphyrin IX 

ROS - Reaktive Sauerstoffspezies 

PFS - Progressionsfreies Überleben (Progression-Free 

  Survival) 

PRS - Zeitraum nach Auftreten eines Rezidivs bis 

  zum Tod (Post-Recurrence Survival) 

SOM - Spektrales Online-Monitoring 

TERT - Telomerase Reverse Transcriptase 

TMZ - Temozolomid 

TTF - Tumor-Treating-Fields 

WHO - World Health Organisation 

WHO2016  - WHO-Klassifizierung der Tumore des zentralen 

   Nervensystems des Jahres 2016 

WHO2021 - WHO-Klassifizierung der Tumore des zentralen 

  Nervensystems des Jahres 2021 

µa - Optischer Absorptionskoeffizient 

µs - Optischer Streukoeffizient 

µs‘ - Optischer reduzierter Streukoeffizient 
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V. UNTERSUCHUNGEN ZUM SPEKTRALEN 

ONLINE-MONITORING DER INTERSTITIELLEN 

PHOTODYNAMISCHEN THERAPIE AN 

MALIGNEN GLIOMEN 

Die nachfolgende Arbeit wurde im Rahmen der Forschungstätigkeit am Laser-Forschungs-

labor des LIFE-Zentrums der Urologischen Klinik und Poliklinik des Klinikums der Ludwig-

Maximilians-Universität zu München in Großhadern angefertigt. Sie wird als kumulative Dis-

sertation, basierend auf zwei Veröffentlichungen, welche beide in der Fachzeitschrift Cancers 

(ISSN 2072-6694, MDPI, Basel, Schweiz) publiziert wurden, an der Fakultät für Medizin der 

Ludwig-Maximilians-Universität zu München eingereicht. 

Inhalt dieser Arbeit sind Analysen und Untersuchungen von technischen und bildgebenden 

Daten, welche im Zuge von Heilversuchen mit der 5-Aminolävulinsäure (5-ALA) basierten 

interstitiellen photodynamischen Therapie (interstitielle PDT oder iPDT) an malignen Gliomen auf-

genommen wurden. Besonderes Augenmerk wurde dabei auf die spektroskopischen Mes-

sungen während der iPDT gerichtet, das Spektrale Online-Monitoring (SOM). Beim SOM wer-

den unmittelbar vor und nach der iPDT-Bestrahlung intraoperativ Messungen des Fluores-

zenzsignals des Photosensibilisators Protoporphyrin IX (PpIX) und des Transmissionssignales 

des Therapielichtes im Gewebe zwischen jeweils zwei für die iPDT-Bestrahlung positionier-

ten Lichtdiffusoren durchgeführt. Beide Signale wurden hinsichtlich ihrer Änderung 

(vor/nach iPDT-Bestrahlung) an malignen De-novo-Gliomen und Gliom-Rezidiven unter-

sucht. Im Rahmen der Dissertation wurden die Daten von iPDT-Behandlungen maligner 

Gliome retrospektiv analysiert, um das Verständnis und Wissen über Mechanismen der iPDT 

zu vertiefen. 

In der ersten Publikation dieser Arbeit wurden 47 iPDT-Heilversuche (44/47 mit vollstän-

digem klinischen Datensatz) an malignen Gliom-Rezidiven zusammengefasst und bezüglich 

der klinischen Faktoren, wie Nebenwirkungen und Überleben analysiert [1]. Außerdem wur-

den erste klinische Vergleiche durchgeführt um mögliche prognostische Faktoren zur iPDT 

an Gliom-Rezidiven zu erhalten. 

Es wurden bei 18/44 iPDT-Behandlungen SOM-Daten aufgenommen und erstmals mit ei-

ner eigens entwickelten Methodik bezüglich der Signale der Transmission des Therapielich-

tes im Gewebe und der Fluoreszenz des Photosensibilisators analysiert. 

Eine vertiefte SOM-Datenanalyse sollte Hinweise liefern, ob SOM-Daten sich als prognos-

tische Faktor anbieten und die SOM-Daten wurden unter der Hypothese analysiert; dass ein 

positives SOM-Ergebnis mit einem guten Ansprechen des Tumors auf die Therapie korre-

liert. Denn das SOM-Verfahren ermöglicht eine grundlegende patientenspezifische Beurtei-

lung der Qualität der Lichtapplikation und des Verlaufs der iPDT-Bestrahlung. 

 

In der zweiten Publikation wurden 11 SOM-Datensätze von 15 iPDT-Behandlungen an neu 

diagnostizierten (De-novo) malignen Gliomen analysiert. Dabei wurden die Analysen des 
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SOM und die zugehörigen Methoden weiter vertieft und derart erweitert, dass die exakte 

Veränderung der Signalintensitäten der Transmission des Therapielichtes bestimmt werden 

kann [2]. Ferner wurden aus den SOM-Signalen optische Gewebeeigenschaften und deren 

Änderung in Folge der iPDT-Bestrahlung extrahiert. Die Analyse der zugehörigen MRT-

Bildaufnahmen zeigt PDT-spezifische Bildveränderungen in Form einer neu auftretenden 

(24h nach iPDT-Bestrahlung) intrinsischen T1-Hyperintensität. 

Die Vergleiche zwischen den aus den SOM-Daten erhaltenen Ergebnissen zur Signalverän-

derung und der im MRT beobachteten neu auftretenden intrinsischen T1-Hyperintensität 

nach erfolgter iPDT basiert auf der Hypothese, dass der Verlust an Signalstärke der Trans-

mission des Therapielichtes mit der einer neu aufgetretenen intrinsischen T1-Hyperintensität 

in dem das Lichtapplikatorpaar umgebende Volumen korreliert. 

Dazu wurden Methoden entwickelt, um einen dreidimensionalen Vergleich zwischen der 

Lokalisation der intrinsischen T1-Hyperintensität und der Position der Lichtdiffusoren, wel-

che für die iPDT-Bestrahlung verwendet werden, durchzuführen. 

Nachfolgend werden die medizinischen Grundlagen zu malignen Gliomen und deren Be-

handlung, sowie zur iPDT und des SOM-Verfahrens beschrieben. 
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A. MEDIZINISCHER HINTERGRUND DER iPDT AN MALIGNEN 

GLIOMEN 

Das in der Entwicklung befindliche iPDT-Konzept an malignen Gliomen setzt ein grundle-

gendes Verständnis über maligne Gliome, sowie deren Diagnostik und der therapeutischen 

Verfahren voraus, welche im Folgenden beschrieben werden. 

1. MALIGNE GLIOME 

Maligne Gliome zählen zu den Tumoren des zentralen Nervensystems aus der Kategorie der 

Gliome. Gliome sind Primärtumore im Gehirn, welche am häufigsten im Erwachsenenalter 

auftreten [3, 4]. Die Gesamtepidemiologie der Gliome beträgt 6/100000 Menschen pro Jahr, 

wobei Männer etwa 1,6-mal öfter betroffen sind als Frauen [5-7]. Der Anteil von höhergra-

digen, malignen Gliomen inklusive sogenannter Glioblastome an allen Gliomen beträgt etwa 

66% (4/100000 Menschen pro Jahr) [8]. Erste Symptome bei der Erkrankung sind meist 

alltägliche Erscheinungen wie Kopfschmerz und Migräne. Die Diagnose erfolgt erst nach 

dem Auftreten schwerwiegender neurologischer Ausfälle. Diese reichen von Analgesie und 

weiteren Empfindungsstörungen, über Paresen bis hin zu (neu-)auftretender Epilepsie [8-

10]. Diverse genetische Erkrankungen können die Wahrscheinlichkeit der Entstehung erhö-

hen (z. B.: Neurofibromatose Typ I u. II, Lynch Syndrom, Li-Fraumeni Syndrom u. a.) [11-

14]. 

Die klinische Erstdiagnose erfolgt nach Screening des Patienten mittels bildgebender Ver-

fahren, Computertomographie (CT) und / oder Magnetresonanztomographie (MRT) [15]. Die Veri-

fikation der CT / MRT-Diagnose erfolgt meist auf Basis eines histopathologischen Befundes 

einer Gewebeprobe (Biopsie) aus dem identifizierten Hirnareal [16]. 

Anhand der diagnostischen Ergebnisse wird der Tumor klassifiziert, indem dessen Tumorart 

bestimmt wird und dem entsprechenden World Health Organisation (WHO) Grad zugeordnet 

wird. Die Tumore des Zentralen Nervensystems (CNS) werden nach den Vorgaben der WHO 

in vier Grade unterteilt, wobei sich die Prognosen für Heilung und Überleben mit der Höhe 

des Grades verschlechtern [17, 18]. Die WHO führte 2021 eine Überarbeitung der Klassifi-

zierung der Tumore des CNS ein. Die Nummerierung der Schweregrade der Tumoren wurde 

von römischen Ziffern (WHO2016-Grad I-IV) auf arabische (WHO2021-Grad 1-4) umge-

stellt. Die Einteilung der Tumortypen wurden überarbeitet, indem teils neue Tumorentitäten 

eingeführt wurden oder die Definition der alten Entitäten erweitert und/oder abgeändert 

wurde. Die Tumorklassifizierung erfolgt nun primär anhand biomolekularer Marker (Gen-

mutationen des Tumors), wie beispielsweise Isocitrat-Dehydrogenase Mutation (IDH-Mutation) 

oder Telomerase Reverse Transcriptase Mutation (TERT-Mutation) [19, 20]. Mit der erweiterten 

Berücksichtigung der Genmutationen wurden im Bereich der Gliome, der glioneuralen Tu-

more und der neuronalen Tumore (Tumor-Gruppe WHO CNS5) insgesamt 14 Entitäten 

eingeführt oder geändert [18]. Bei der bisherigen Einteilung (WHO2016-Grad I-IV) wurde 

der Schweregrad hauptsächlich anhand des Wachstums der Zellstruktur und der prognosti-

zierten Überlebenszeit festgesetzt, wodurch die Einteilung stark von der Erfahrung des je-

weiligen Pathologen abhing. Mit den WHO2021-Graden 3 und 4 zählen maligne Gliome zu 

den Tumoren mit einer sehr ungünstigen Prognose. Außerdem zeigen Glioblastome und 
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andere maligne Gliome ein diffuses Zellwachstum in gesundes Gewebe hinein [21, 22]. Zu-

sätzlich verteilen sich die Gliomzellen entlang der Axone im gesamten Gehirn. Dadurch ist 

eine exakte Festlegung des Tumorrandes und die Bestimmung der genauen Größe der Raum-

forderung nicht möglich, wodurch die Festlegung des Behandlungsvolumens erschwert wird. 

Bei idealer Behandlung ist beim WHO2021-Grad 4 das mediane Gesamtüberleben 48 Mo-

nate (WHO2016-Grad IV 22 Monate), im Falle des methylierten Status des O6-Methylguanin-

DNS-Methyltransferase (MGMT) Promoter [23]. Im nicht–methylierten Fall des MGMT-Sta-

tus verschlechtert sich das mediane Überleben auf 15 Monate. 

 

2. DIAGNOSE UND THERAPIE DES MALIGNEN GLIOMS 

Durch die spezifischere Einteilung der Tumorentitäten wurde neben der Prognose des Pati-

enten auch die Erstellung des individuellen Behandlungsschemas vereinfacht, da neben Lage 

und Größe des Tumors nun die biomolekulare Klassifizierung stärker berücksichtigt wird. 

Im Folgendem werden die grundlegenden, diagnostischen und therapeutischen Maßnahmen 

erläutert, welche auch in den „EANO Leitlinien zur Diagnose und Behandlung diffuser Gliome des 

Erwachsenalters“ [4] zu finden sind. 

a) Diagnostische Verfahren 

Die initiale Differentialdiagnose wird mittels CT oder MRT durchgeführt und ist der erste 

Schritt zur Diagnose eines malignen Glioms [24]. Anhand der initialen Bildgebung kann nicht 

nur ein erster Anhaltspunkt gefunden werden, ob ein benigner (WHO2021-Grad 1/2) oder 

maligner (WHO2021-Grad 3/4) Tumor vorliegt, sondern sie wird primär zum Ausschluss 

anderer akuter neurologischer Erkrankungen, wie eines ischämischen oder hämorrhagischen 

Schlaganfalls, einer Zyste oder einer intrazerebralen Blutung, genutzt. Diese Erkrankungen 

können auch die oben beschriebene diffuse Symptomatik hervorrufen [25-28]. Für die wei-

tere Diagnose eines malignen Glioms werden nach erstem Verdacht weitere MRT-Bildge-

bungen mit standardisierten Sequenzen der T1- und T2-Wichtung verwendet, (T1-Wichtung 

mit und ohne Gabe eines MR-Kontrastmittels, T2-Wichtung und FLAIR-Sequenz) [10, 24, 

29]. In der T1-Wichtung mit Kontrastmittel ist das aktive Tumorvolumen, in dem sich das 

Kontrastmittel anreichert und dessen Nekrose besser von umgebendem gesundem Gewebe 

unterscheidbar, während in der T2-Wichtung und FLAIR-Darstellung die Ödemzone her-

vorgehoben ist. 

Zur weiteren Charakterisierung und Differenzierung des Tumors ist neben konventionellen 

MRT-Sequenzen auch ein MRT mit Perfusionsdarstellung oder eine Positronen-Emissionstomo-

graphie (PET) empfohlen [30, 31]. Für die Perfusionsbildgebung mit Kontrastmittel (DCE-

Perfusion) wird dem Patienten ein Kontrastmittel verabreicht und dessen Anflutung im Ge-

webe zeitaufgelöst mit einem T1-gewichteten MRT gemessen [32, 33]. Alternativ existieren 

weitere Methoden ohne Kontrastmittelzugabe mittels Spin-Labeling (ASL-Perfusion) oder 

T2*-gewichteten MRT (DSC-Perfusion) [33]. 

Bei der PET Untersuchung wird dem Patienten ein Radiopharmakon, basierend auf einer 

radioaktiv markierten Aminosäure, verabreicht [34]. Im Falle des F-18-Fluorethyltyrosin PETs 

(FET-PET) ist die Aminosäure Tyrosin mit radioaktivem Fluor-18 markiert. Maligne Gliome 
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reichern aufgrund des erhöhten Zellmetabolismus eine größere Menge der markierten Ami-

nosäure an. Dadurch werden im FET-PET Tumorbereiche sichtbar, welche im T1-MRT mit 

Kontrastmittel nicht dargestellt werden. Dies betrifft in erster Linie Bereiche des Tumors 

mit weitgehendem Erhalt der Blut-Hirnschrankenfunktion [30, 35]. Die Bildauflösung ist 

allerdings schlechter im Vergleich zum T1-MRT, da ein Versatz (ca. 2 mm) zwischen dem 

Zerfallsort des Radiopharmakons und des Annihilationsortes des Positrons besteht [34]. 

Die genaue Verifizierung der Diagnose erfolgt anschließend mittels einer Biopsie aus dem 

Tumorgewebe, wobei eine stereotaktische Biopsie empfohlen wird [36-39]. Bei der stere-

otaktischen Biopsie wird entlang einer zuvor geplanten Trajektorie durch den Tumor an ver-

schiedenen Positionen Gewebe entnommen. Dabei wird die Biopsienadel meist durch ein 

kleines in die Schädeldecke gebohrtes Loch geführt. Durch anschließende biomolekulare 

Analyse der Gewebeproben wird in Verbindung mit den histologischen Markern, der Tu-

mortyp bestimmt und dem entsprechenden WHO-Grad zugeordnet. Einer der wichtigsten 

biomolekularen Marker für die Klassifizierung eines Tumors ist die IDH-Mutation [20, 40, 

41]. Für die Einordnung eines Tumors als Glioblastom nach WHO2021 ist zwingend das 

Vorhandensein des IDH-Wildtyps erforderlich [18]. Weitere Mutationen, welche bei der Ein-

ordnung des Tumors als Glioblastom oder eines anderen malignen Gliom überprüft werden,  

sind beispielweise der Verlust des ATRX-Gens oder die TERT-Mutation [20, 42, 43]. Ein 

weiterer wichtiger Marker ist der MGMT-Status [44]. Dieser beeinflusst zwar nicht die Ka-

tegorisierung des Tumors, hat aber eine hohe prognostische Bedeutung für das Ansprech-

verhalten der Radiochemotherapie und ist damit entscheidend für die weitere Therapieaus-

wahl. Ist der MGMT-Status methyliert, ist der automatische Zellreparaturmechanismus der 

Tumorzellen geschädigt und somit das Ansprechverhalten des Tumors auf die Chemothera-

pie besser. Daraus resultiert eine längere mediane Überlebenszeit dieser Patienten. 

b) Standardtherapie 

Die Therapieentscheidung wird anhand der WHO-Klassifizierung und der damit verbunde-

nen Gewebediagnostik festgelegt. Die Standardtherapie beginnt mit der operativen Resek-

tion des Tumorvolumens im Rahmen eines neurochirurgische Eingriffs, sofern davon keine 

neurologisch eloquenten Gehirnareale betroffen sind [4, 45]. Ist eine Verletzung solcher Are-

ale nicht vollständig auszuschließen, wird eine partielle Resektion durchgeführt oder ein al-

ternativer therapeutischer Ansatz verfolgt. Das Ziel der Resektion ist immer eine möglichst 

vollständige und sichere Entfernung des Tumorvolumens („gross total resection“), da in Stu-

dien gezeigt wurde, dass sich die Prognose mit der Größe des Resttumorvolumens ver-

schlechtert [46, 47]. Zunächst war das Ziel der Resektion die vollständige Entfernung der im 

MRT und später auch PET sichtbaren Raumforderung („complete resection of enhancing tumor“, 

CRET) [48, 49]. 

Um eine möglichst vollständige Resektion inklusive der Entfernung von Tumorrandberei-

chen zu gewährleisten, wird eine fluoreszenzgestützte Resektion (FGR) durchgeführt [50, 51]. Bei 

Fluoreszenzunterstützung werden zusätzliche, in der MRT-Bildgebung nicht sichtbare, Tu-

morbereiche identifizierbar und können im Gegensatz zur CRET entfernt werden [48]. Bei 

der FGR wird dem Patienten 5-8 Stunden vor der Operation 5-ALA oral verabreicht. 5-ALA 

ist eines der Ausgangsmoleküle der Häm-Biosynthese. Durch die nicht intakte Ausbildung 

der Blut-Hirn-Schranke im Tumorvolumen kann 5-ALA aus der Vaskularisation austreten 
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und sich selektiv im Tumorgewebe anreichern [52, 53]. Das angereicherte 5-ALA wird der 

Häm-Biosynthese im Tumorgewebe zugeführt. Im Verlauf der enzymatischen Schritte zur 

Herstellung von Häm wird 5-ALA unter anderem in Protoporphyrin IX (PpIX) umgewan-

delt. Aufgrund des erhöhten Zellmetabolismus im Tumor wird 5-ALA vermehrt von den 

Tumorzellen aufgenommen und auch die intrazelluläre Häm-Biosynthese scheint effektiver 

abzulaufen. Die Umwandlung von PpIX in Häm ist unterdrückt, da das zuständige Enzym 

(Ferrochelatase) in den Tumorzellen unterexprimiert ist. Deshalb findet eine selektive An-

reicherung von PpIX in Tumorzellen gegenüber gesunden Zellen statt [54]. Bei Beleuchtung 

mit blauen Licht (PpIX-Soret-Bande: Wellenlänge 405 nm) wird ein Valenz-Elektron des 

PpIX durch Lichtabsorption vom Grundzustand in den angeregten Zustand versetzt [53]. 

Bei der Relaxation in den Grundzustand wird die Differenzenergie durch Emission von Flu-

oreszenzphotonen (Intensitätsmaxima des PpIX-Fluoreszenzspektrums bei 635 nm und 

705 nm) abgegeben. Das kurzwellige Anregungslicht kann durch geeignete Filtertechnik im 

Operationsmikroskop soweit reduziert werden, dass die durch die rotverschobene Fluores-

zenz hervorgehobenen Gewebsareale deutlich vom Normalgewebe unterscheidbar sind. Die 

Fluoreszenzunterstützung ermöglicht eine sehr umfassende Resektion, die auch die diffusen 

Randtumorbereiche miteinschließt. In der Regel wird nach erfolgter Resektion eine Radio-

chemotherapie (Kombination aus Strahlentherapie und paralleler Temozolomid (TMZ) Che-

motherapie) nach dem Stupp-Protokoll angewandt, sobald sich der Zustand des Patienten 

stabilisiert hat [55, 56]. Es wird empfohlen die Chemotherapie mit der Tumor Treating Fields 

(TTF) Behandlung zu kombinieren [57]. Diese Kombination zeigte für das Glioblastom 

(WHO2016 Grad IV), unabhängig vom MGMT-Status, eine Verlängerung des Gesamtüber-

lebens von 4,9 Monaten. Beim Einsatz von TTF wird mittels sich verändernden, elektrischen 

Feldern mittlerer Frequenz das Tumorwachstum gehemmt, um eine weitere Expansion der 

Raumforderung zu verhindern [58, 59].  

Neben Resektion, Radiochemotherapie und TTF gibt es weitere in der Erprobung befindli-

che Behandlungsmöglichkeiten für maligne Gliome: Brachytherapie oder Immuntherapie. 

Bei der Brachytherapie wird eine lokale Strahlentherapie durchgeführt, bei der radioaktive 

Isotope in sog. Seeds mittels chirurgischem Eingriff in das Tumorvolumen positioniert und 

nach Erreichen der applizierten Zieldosis wieder entfernt werden [60, 61]. Im Falle der Im-

muntherapie wird versucht die Immunsuppression des Tumors zu verändern oder zu umge-

hen. Es gibt verschiedene Ansätze, indem beispielsweise nach molekularer Analyse des Tu-

mors eine Impfung mit Antigenen erfolgt, welche eine Reaktion der T-Zellen stimulieren 

[62]. Ein anderer Ansatz ist die Blockade der Antigen-Rezeptoren des Tumors, damit dieser 

für das Immunsystem „sichtbar“ wird. Bisher wurde ein heterogenes Ansprechen auf die 

Immuntherapie beobachtet, wobei in Falle des Glioblastoms (WHO2016 –Grad IV) in 21% 

der in [62] untersuchten Fälle ein Gesamtüberleben von länger als 2 Jahre vorlag. 

Einige Therapieansätze können aufgrund eloquenter Lage des Tumors, der Größe des Tu-

morvolumens oder genetischer Faktoren nicht immer durchgeführt werden. Nach der The-

rapie eines malignen Glioms tritt wegen des diffusen Tumorrandes und/oder der infiltrativen 

Verteilung von Tumorzellen im Gehirn fast immer ein lokales oder distantes Rezidiv auf. 

Die Behandlungsmöglichkeiten eines Rezidivs sind in der Regel limitierter gegenüber einem 

neudiagnostizierten malignen Gliom. Gleiches gilt für das Ansprechverhalten auf Therapien. 
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Aus diesem Grund sind alternative Therapieformen notwendig, mit welchen die Behandlung 

von neu-diagnostizierten malignen Gliomen und Rezidiven erweitert werden können [63]. 

Eine dieser Alternativen stellt die interstitielle photodynamische Therapie für maligne Gli-

ome dar, die bereits im Rahmen klinischer Studien untersucht wird und im Folgenden näher 

erläutert wird. 
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B. KLINISCHE INTERSTITIELLE 5-ALA-PDT 

Im Folgenden wird die klinische Umsetzung der interstitiellen 5-ALA-PDT für die Behand-

lung maligner Gliome beschrieben. Dies beinhaltet Grundlagen der Gewebeoptik, zum Ver-

ständnis der Lichtausbreitung im Gehirn, sowie einer Einführung in die PDT. Außerdem 

wird der stereotaktische Eingriff inklusive der vorausgehenden Planung, sowie das für die 

iPDT entwickelte SOM-Verfahren zur intraoperativen Messung der PpIX-Fluoreszenz und 

der Transmission des Therapielichtes zwischen den Lichtdiffusoren beschrieben. 

1. GRUNDLAGEN DER GEWEBEOPTIK 

Physikalische Grundlage für die Lichtausbreitung im Gewebe, Dosimetrie und detektierten 

Signale mit dem SOM im Zielvolumen während der iPDT ist die Gewebeoptik. Phänomeno-

logisch wird die Lichtausbreitung in Gewebe durch die optischen Gewebeeigenschaften be-

schrieben, welche das Gewebe in seiner makroskopischen Gesamtheit darstellen. Die Haupt-

interaktionen bei der Lichtausbreitung im Gewebe sind Absorption und Streuung [64]. Die 

optischen Gewebeeigenschaften welche diese Interaktionen beschreiben sind der Absorpti-

onskoeffizient µa, der Streukoeffizient µs und der Anisotropiefaktor g [65]. 

Absorptions- und Streukoeffizient sind als Kehrwert der mittleren freien Weglänge für ein 

Absorptions- bzw. Streuereignis definiert und beschreiben somit die Wahrscheinlichkeit des 

jeweiligen Ereignisses pro mm Weglänge im Gewebe. 

Unter Nutzung des Lambert-Beer´schen Gesetzes kann bei Kenntnis des Dämpfungsko-

effizienten µt = µa + µs und der Eingangsintensität I0 die Lichtintensität I(r) nach einer be-

stimmten Wegstrecke r im Medium bestimmt werden [64-68]: 

𝐼(𝑟) = 𝐼0𝑒− µ𝑡  𝑟 

Bei reiner Absorption (µs = 0) wird ein Photon von einem Valenzelektron des Moleküls bzw. 

Atoms eingefangen [65]. Wenn die Energie des Photons nicht der Energielücke entspricht, 

ändert sich nur der Schwingungszustand des Moleküls und es entsteht in Folge Wärme. 

Wenn die Energie des Photons größer als die Energielücke zwischen den energetischen Zu-

ständen ist, wird das Valenzelektron in einen angeregten Zustand versetzt [65]. 

Bei den Wellenlängen, die den Energielücken eines Moleküls entsprechen, sind in dessen  

Absorptionsspektrum Maxima zu sehen, welche bei Porphyrinen, wie sie in der PDT ver-

wendet werden, Soret-Banden (Hauptabsorptionsbande) und Q-Banden genannt werden 

[69]. 

Der angeregte Zustand ist ein Singulett-Zustand mit kurzer Lebensdauer in der Größenord-

nung von Nanosekunden und bei Relaxation des Elektrons in den Grundzustand entsteht 

Wärme und ein neues Photon (Fluoreszenz) [70]. Es besteht aber auch die Möglichkeit einer 

Interkombination der Spin-Zustände des Elektrons, sodass sich der Singulett-Zustand (An-

tiparalleler Spin) in einen Triplett Zustand überträgt (Paralleler Spin). Dieser hat eine längere 

Lebensdauer (Mikrosekundenbereich) und der Übergang in den Grundzustand kann als 

Phosphoreszenz sichtbar werden. Im Allgemeinen sind die dominanten Stoffe, welche die 

optischen Eigenschaften im Gehirn bestimmen Hämoglobin, Melanin und Lipofuscin [71]. 

Die Streuprozesse können  im Gewebe durch die Mie-Theorie beschrieben werden [65, 72]. 

Diese ist eine Lösung der Streutheorie für Photonenstreuung an Partikeln deren ungefähre 
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Größe der Wellenlänge entspricht. Ähnlich zur Absorption kann mit dem Lambert-

Beer´schen Gesetz die Intensität des ungestreuten Lichtes nach einer bestimmten Wegstre-

cke r in einem Medium ohne Absorption (µa=0) berechnet werden. Biologisches Gewebe ist 

kein isotrop streuendes Medium ist, d.h., die Photonen werden nicht gleichmäßig in alle 

Richtungen gestreut [64, 65]. Dieser Umstand wird durch den Anisotropiefaktor g beschrie-

ben, welcher Werte von -1 bis +1 einnehmen kann, wobei -1 Rückstreuung, +1 Vorwärts-

streuung und 0 isotrope Streuung bedeuten. Der g-Wert  ist der Erwartungswert der Henyey-

Greenstein Phasenfunktion der Streuung, welche die Wahrscheinlichkeitsverteilung der aus-

fallenden Streuwinkel der Photonen angibt [73, 74]. Im biologischen Gewebe beträgt die 

Anisotropie meist zwischen 0,7 und 0,99, was gleichbedeutend mit einem bevorzugt vorwärts 

streuenden Medium ist. Um die Streurichtung zu berücksichtigen, wird oftmals der redu-

zierte Streukoeffizient µs‘ angeführt. Dieser ist definiert als  

µ𝑠
′ = µ𝑠 (1 − 𝑔) 

und beschreibt den Anteil der Photonen, welche durch Streuung von der ursprünglichen 

Propagationsrichtung abgelenkt werden [64]. Wegen dieser Komplexität ist zur analytischen 

Berechnung der Lichtdosis an einem bestimmten Punkt im Gewebe das Lambert-Beer´sche 

Gesetz nur bedingt geeignet. Die Maxwell Gleichungen im Falle der Gewebeoptik sind we-

gen fehlender Kenntnis der vielen verschiedenen mikroskopischen Bestandteile und Eigen-

schaften des Gewebes nicht lösbar. Daher wird zur analytischen Beschreibung der Lichtver-

teilung die Strahlungstransportgleichung (Radiation Transfer Equation; RTE) und deren Lö-

sung, die Diffusionsnäherung, verwendet [64, 65, 75]. 

𝐼(𝑟, µ𝑎, µ𝑠
′ ) =

𝐼0

4 𝜋𝑟
3(µ𝑎 + µ𝑠

′ )𝑒−𝑟 √3µ𝑎(µ𝑎+µ𝑠′) 

Diese beschreibt die Lichtintensität I ausgehend von einer Lichtquelle mit Intensität I0welche 

nach einer Strecke r in einem unendlich ausgedehnten absorbierenden und streuenden Me-

dium. 

Mittels der Diffusionsnäherung können nicht nur Intensitätswerte berechnet werden, 

sondern auch Erwartungswerte für detektierte Signale oder anhand von gemessenen Signalen 

Näherungswerte für die optischen Gewebeeigenschaften extrapoliert werden. Im Zuge der 

mit der Diffusionsnäherung durchgeführten Rechnungen wurde eine Absorption 

(µa = 0,02 mm-1) und ein red. Streukoeffizient (µs‘ = 2,0 mm-1) als Grundlage für die 

Berechnungen bei der iPDT des malignen Glioms angenommen [76, 77]. Diese Parameter 

entstammen in-vivo Messungen von optischen Gewebeeigenschaften eines malignen Glioms 

bei einer Resektion. 

Zur bestmöglichen Durchführung einer iPDT ist nebst den Grundkenntnissen der Lichtaus-

breitung auch die Lichtdosimetrie von hoher Bedeutung. Denn zur ausreichenden Aktivie-

rung des Photosensibilisators und der Initiierung einer ausreichenden Zellschädigung ist eine 

Mindestdosis des applizierten Lichtes nötig [54]. Diese variiert je nach Typ des verwendeten 

Photosensibilisators und der Tumorart. 

Unter Lichtdosimetrie versteht man die Energie oder Leistung des Lichtes pro Fläche in 

einem bestimmten Bereich im Zielvolumen (J/m2 oder W/m2) und die Energiemenge der 

absorbierten Photonen pro Volumenelement (J/m3). Aufgrund der anatomischen, struktu-

rellen und physiologischen Vielfältigkeit des Gehirns können dosimetrische Berechnung nur 

bedingt mit der Diffusionsnäherung durchgeführt werden, da hierfür die Voraussetzung der 
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Homogenität und eines unendlichen ausgedehnten Mediums nicht gegeben ist. Im Gehirn 

wird die Lichtausbreitung in der ROI durch verschiedene Gewebearten (Tumor, Nekrose, 

Weiße Substanz, Graue Substanz, CSF) mit individuellen optischen Gewebeeigenschaften 

beeinflusst [75]. Deswegen wird für lichtdosimetrische Simulationen auf Monte-Carlo oder 

Finite-Elemente basierende Techniken zurückgegriffen. Bei diesen Techniken kann anhand 

von Bildaufnahmen die makroskopische Anordnung der verschiedenen Gewebearten mit 

Zuweisung der individuellen optischen Eigenschaften nachgebildet werden [78, 79]. Mit den 

Simulationsergebnissen können dann die Lichtausbreitung, sowie die applizierte Dosis im 

Gewebe analysiert werden. 

Neuere Entwicklungen zielen darauf ab eine Individualisierung der Lichtapplikation zu er-

möglichen, da anhand der Simulationen Bereiche mit zu geringer Dosis identifiziert und ge-

gebenenfalls die Bestrahlungsparameter (Lichtleistung, Zeit) angepasst oder die Positionen 

der Lichtapplikatoren verbessert werden können [80]. Des Weiteren können mittels Dosi-

metrie Bereiche in gesunden Gewebearealen, in denen eine zu hohe Leistung appliziert wird, 

identifiziert und die Bestrahlung dementsprechend angepasst werden. Eine zu hohe Leistung 

kann ungewünschte thermische Effekte verursachen, welche gesundes Gewebe schädigen 

könnten. Solche „Hotspots“ sollten deshalb unbedingt vermieden oder zumindest minimiert 

werden. Diesbezügliche lichtdosimetrische Simulationstechniken für die iPDT auf Basis von 

Monte-Carlo-Verfahren wurden im Zuge des Promotionsvorhabens untersucht und ange-

wendet [81]. 

2. PHOTODYNAMISCHE THERAPIE 

Die PDT nutzt die Interaktion zwischen Licht, einem Photosensibilisator und intrazellulä-

rem Sauerstoff. Dabei werden phototoxische Reaktionen induziert, welche zum Zelltod 

durch Apoptose und Nekrose führen. Im Falle der 5-ALA-PDT wird nach oraler Gabe die 

Selektivität von 5-ALA bei der Anreicherung im Tumor ausgenutzt, und das dort entste-

hende PpIX dient als selektiver Photosensibilisator [52, 77]. Intramolekular wird infolge der 

Absorption von Photonen des Behandlungslichtes ein Valenzelektron des PpIX-Moleküls in 

den angeregten Zustand versetzt [82]. Für die PDT ist die zuvor beschriebene Interkombi-

nation des Valenzelektrons vom Singulett in den Triplett-Zustand, welcher im Falle des PpIX 

ein metastabiler Zustand ist, entscheidend. Nur das nun im Triplett-Zustand befindliche Va-

lenz-Elektron des PpIX kann durch einen Energieübertrag auf ein Valenz-Elektron des int-

razellulären Sauerstoffs mit diesem reagieren, da der Grundzustand des Sauerstoff-Elektrons 

ebenfalls ein Triplett-Zustand ist. Durch diesen Energieübertrag entstehen während der 

iPDT Bestrahlung reaktive Sauerstoffspezies (ROS) und Singulett–Sauerstoff 1O2 [52]. ROS und 
1O2 reagieren durch Oxidation mit benachbarten Makromolekülen und ändern so Funktio-

nen und Strukturen in den Zellbestandteilen [83]. In Folge führt dieser Prozess zum direkten 

Zelltod durch Nekrose oder zum programmierten Zelltod mittels Apoptose. Neben der di-

rekten phototoxischen Zellschädigung des Tumorgewebes wurde bei photodynamischen 

Anwendungen auch eine verstärkte Immunreaktion des Körpers beobachtet, welche zusätz-

lich zum Therapieeffekt beitragen kann [84, 85]. Als Lichtquelle für die PDT-Bestrahlung 

werden Laser mit schmalbandigem Licht, angepasst auf die Absorptionsbande des Photo-

sensibilisators, oder LED und Weißlichtquellen genutzt [79, 86]. 
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Das beschriebene Konzept der 5-ALA-PDT zur Behandlung von malignen Gliomen wird 

momentan systematisch im Rahmen von Studien erforscht [82]. 

Weitere Tumore in medizinischen Fachbereichen, für die mittels 5-ALA-PDT (und andere 

PDT-Varianten) Behandlungskonzepte untersucht/angewendet werden, sind beispielweise: 

Blasen- und Prostata-Tumore in der Urologie, sowie Lungentumore [87-91]. Mit der PDT 

können zudem Behandlungen von oberflächlichen Krebsläsionen der Haut und anderen der-

matologischen Erkrankungen [92-94] durchgeführt werden. Je nach Anwendungsfall wird 

das Therapie-Licht in unterschiedlicher Weise appliziert, z.B. mittels fokaler Beleuchtung bei 

oberflächlichen Läsionen (z.B. auf der Haut), mittels intraluminal platzierter Sonden im Falle 

von Hohlorganen (z.B. Harnblase, Bronchien, Gallengang) bzw. mittels interstitiell platzier-

ter Sonden bei soliden Organen (z.B. Prostata oder Gehirn). Im Falle von oberflächlichen 

Tumoren auf der Haut besteht auch die Möglichkeit die PDT ohne künstliche Lichtquelle 

sondern unter Verwendung von Tageslicht als Anregungsbeleuchtung (sog. Daylight-PDT) 

durchzuführen [95]. 

3. STEREOTAKTISCHE iPDT AN MALIGNEN GLIOMEN 

Zur Behandlung von malignen Gliomen mittels PDT werden zwei klinische Ansätze ver-

folgt. Erstens, die Bestrahlung der Resektionshöhle direkt nach einer erfolgten FGR mit 5-

ALA-PpIX [96-99] oder auch in Kombination mit Talaporfin-Sodium als Photosensibilisator 

[100]. Zweitens, die stereotaktische 5-ALA-iPDT als Primärbehandlung des Tumorvolu-

mens anstelle einer Resektion [77, 101-104], wie sie am Klinikum der Universität München 

im Rahmen von Heilversuchen durchgeführt und im Folgenden näher erläutert wird. Vor 

Empfehlung einer iPDT wird für jeden Patienten ein individuelles Risikoprofil erstellt, eine 

Zustimmung vom Tumorboard eingeholt, sowie die intern definierten Kriterien für die Zu-

lassung als individueller Heilversuch geprüft. Voraussetzung ist ein Karnofsky-Index von 

mindestens 70 und ein unifokaler und scharf abgegrenzter Tumor [1, 105]. Im Falle eines 

neu-diagnostizierten, unbehandelten malignen Glioms darf bei supratentorialer Lage der Tu-

mordurchmesser nicht größer als 4 cm sein und keine bzw. nur eine moderate Verschiebung 

der Mittellinie vorliegen [105]. Zudem dürfen keine Beeinträchtigungen des Ventrikelsystems 

und keine transtentoriale Hernitation vorliegen. Zur iPDT an malignen Gliom-Rezidiven, 

darf der Tumordurchmesser 3 cm nicht überschreiten und es muss ein Rezidiv nach erfolgter 

multimodaler Standardtherapie vorliegen [1]. 

Zur Durchführung der iPDT erfolgt nach oraler 5-ALA Gabe (20 mg/kg Körpergewicht), 

mehrere Stunden vor iPDT, die interstitielle Platzierung zylindrischer Lichtdiffusoren im Tu-

mor im Rahmen eines stereotaktischen Eingriffs [77]. Diese dienen zur Applikation des The-

rapielichtes, welches zur Aktivierung des angereicherten PpIXs und Initiierung der phototo-

xischen Reaktion führt. Die zylindrischen Lichtdiffusoren bestehen aus einer Glasfaser an 

deren distalem Ende sich ein zylindrischer, lichtstreuender Bereich (Diffusor), befindet. Ent-

lang dieses Bereiches wird das eingestrahlte Licht radial zur Faserachse homogen gestreut 

[106, 107]. Die genutzte Diffusorlänge wird je nach Ausdehnung und Volumen des Tumors 

individuell gewählt und kann zwischen 1 und 5 cm betragen. Die Anzahl der Lichtdiffusoren, 

deren distale Diffusorlänge und Trajektorienkoordinaten werden in der Behandlungsplanung 

unter Berücksichtigung von Größe und Lokalisation des Tumors ermittelt [77]. 
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Eine genaue Planung der Positionen der Lichtdiffusoren im Gehirn beinhaltet neben einer 

Berücksichtigung der Lichtdosimetrie auch eine Vermeidung von Gefäßverletzungen bei der 

Trajektorienfindung und eine Bestrahlung der in der MRT- und PET-Bildgebung nicht sicht-

baren Tumorinfiltrationszone. Als Basis für die Planung werden diagnostische MRT- und, 

falls vorhanden, PET-Aufnahmen herangezogen. In der T1-Wichtung mit Kontrastmittel 

wird zunächst das Tumorvolumen anhand der Kontrastmittelaufnahme definiert [77, 108]. 

Dieses wird um das im PET zusätzlich sichtbare Tumorvolumen erweitert, sodass das be-

stimmte Gesamtvolumen (Zielvolumen) nach Möglichkeit auf beiden Messmethoden (MRT 

und PET) basiert [1]. Anhand der Ausdehnung und Lokalisation des Zielvolumens werden 

die Anzahl der benötigten Lichtdiffusoren und die jeweilige zugehörige Diffusorlänge fest-

gelegt. Neben den Aufnahmen zur Definition des Zielvolumens und der Diffusorpositionen 

werden angiographische Bildaufnahmen (CT und MRT) zur Visualisierung der Blutgefäße 

verwendet. Mit den Angiographiebildern wird sichergestellt, dass die geplanten Trajektorien 

möglichst weit von größeren Blutgefäßen entfernt sind und somit das Risiko einer Blutung 

bei Positionierung der Lichtdiffusoren minimal ist [109]. 

Als Standard für die Bestrahlung bei der iPDT wurde bei einer Wellenlänge von 635 nm eine 

Leistung von 200 mW/cm Diffusorlänge festgelegt, wie sie bereits 1991 zur iPDT an Hirn-

tumorrezidiven verwendet wurde [110]. Eine höhere Leistung würde ungewünschte thermi-

sche Schäden am Gewebe verursachen [111]. Ziel ist es eine Lichtdosis von mindestens 

18,72 J/cm2 bei einer Leistungsdichte von 520 mW/cm2 zu applizieren, welche zu einer Aus-

bleichrate des PpIXs von mind. 95% führt [112]. Daraus resultiert eine Bestrahlungsdauer 

von 60 min [77]. Anhand dieser Rahmenbedingungen für die Bestrahlung wurde mittels 

Monte Carlo Simulation der Lichtverteilung der ideale Abstand zweier Lichtdiffusoren im 

Tumorvolumen bestimmt. Die in der Simulation verwendeten optischen Eigenschaften ba-

sieren auf intraoperativ erhobenen optischen Gewebeeigenschaften des Tumorrandberei-

ches von Glioblastomen für eine Wellenlänge von 635 nm [76]. Aus den Simulationen resul-

tierte ein Durchmesser von 7,6 mm bei einer Isodosis von 520 W/cm2 (Effektbereich) um 

einen einzelnen Lichtdiffusor. Bei Verwendung von 405 nm zur Anregung des PpIXs (ähn-

lich zur FGR) würde sich der Durchmesser des angedachten Effektbereiches stark verklei-

nern, da gesundes Hirngewebe und Tumorgewebe bei 405 nm eine bis zu 10-mal höhere 

Lichtabsorption als bei 635 nm aufweisen [113]. Dies würde die effektive Lichteindringtiefe 

um das 10-fache verringern und somit den Durchmesser des Isodosisbereiches sehr verklei-

nern. Angewendet auf die Planung mit mehreren Lichtdiffusoren resultiert, unter Einbezug 

der Addition der Lichtdosis zweier benachbarter Lichtdiffusoren, ein idealer Abstand zweier 

benachbarter Lichtdiffusorzentren von in etwa 10,6 mm. Aufgrund anatomischer Gegeben-

heiten kann diese Distanz nicht immer eingehalten werden. Deswegen wird darauf geachtet, 

dass die Lichtdiffusoren möglichst parallel zueinander ausgerichtet sind und benachbarte 

Lichtdiffusoren einen Abstand von 9 – 12 mm zueinander aufweisen [77]. Ein geringerer 

Abstand könnte eine Hyperthermie im Gewebe hervorrufen [77]. Eine solche hätte auch 

Auswirkungen auf die optischen Gewebeeigenschaften wie es im Zuge dieser Arbeit unter-

sucht wurde [114, 115]. Des Weiteren sollte der Abstand der Lichtdiffusoren zum Rand des 

Zielvolumens nicht mehr als 3 mm betragen, sodass auch Licht in die nicht Kontrastmittel 

aufnehmende Infiltrationszone des Tumors appliziert wird [48]. So können die dort diffus 

verteilten Tumorzellen geschädigt werden. Diese Herangehensweise zur Dosimetrie beruht 
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auf der Annahme konstanter und homogener optischer Gewebeeigenschaften im Zielvolu-

men. Die tatsächliche Lichtverteilung ist jedoch stark abhängig von den individuellen opti-

schen Gewebeeigenschaften des Tumors und der makroskopischen Struktur des umliegen-

den Gewebes wie bereits beschrieben wurde.  

Die von der Lage der Lichtdiffusoren abhängige Dosimetrie kann bei den derzeitigen An-

wendungen nur mittels Näherung in der Dosimetrie-Planung berücksichtigt werden, da licht-

dosimetrische Planungsprogramme basierend auf optischen Gewebeeigenschaften für die 

iPDT im Gehirn bisher nicht existieren sondern sich nur in der Entwicklungsphase befinden 

[80, 116]. Zur Näherung der Lichtdosimetrie kann das Brachytherapiemodul einer stereotak-

tischen Planungssoftware verwendet werden, in dem durch Einstellung der Isotop-Parame-

ter der Seeds der angenommene Nekroseradius der Brachytherapie entsprechend des Effekt-

bereiches eines Lichtdiffusors angepasst wird. Eine andere Möglichkeit zur Trajektorienpla-

nung besteht in der Nutzung von virtuellen Trajektorien mit Durchmessern von 10,6 mm, 

entsprechend des theoretischen Idealabstandes zwischen zwei Lichtdiffusoren in einem Ste-

reotaxie-Planungsprogramm. Es werden jedoch bereits Ansätze erforscht, in denen eine in 

Echtzeit erfolgende oder retrospektive Berechnung der Lichtdosimetrie für die iPDT-Pla-

nung untersucht wird [78, 80, 116-118]. 

Anhand der endgültigen Trajektorien, welche in Abhängigkeit von Tumorgröße, dessen Lage 

und den vorgegebenen Faserabstanden, sowie unter Berücksichtigung der Blutgefäße geplant 

wurden, werden abschließend die nötigen Winkeleinstellungen am Zielbügel des stereotakti-

schen Rahmens unter Verwendung einer stereotaktischen CT-Aufnahme des Schädels fest-

gelegt. 

Zur Positionierung der Diffusoren im Zielvolumen werden entlang der stereotaktisch ge-

planten Trajektorien zunächst Löcher in die Schädeldecke gebohrt. Anschließend wird mit 

einem Mandrin entsprechend der stereotaktischen Zielkoordinaten die Trajektorie im Gehirn 

vorkanalisiert [1]. Zusätzlich dient der Mandrin als Referenz zum axialen Positionsabgleich 

mit dem Lichtdiffusor. Dazu werden die Positionen bei Durchleuchtung mit einem Röntgen-

C-Bogen dokumentiert. Die korrekte Position der Lichtdiffusoren kann mittels zweier zylin-

derförmiger Röntgenmarker, die Anfang und Ende des Diffusorbereiches definieren, durch 

Überlagerung mit dem Röntgenabbild des Mandrins festgestellt werden. Die Lichtdiffusoren 

sind proximal mit einem Therapielaser verbunden, welcher rotes schmalbandiges Licht der 

Wellenlänge 635 nm, entsprechend der PpIX-Soret-Absorptionsbande, emittiert [77]. Nach 

Positionierung der Lichtdiffusoren erfolgt die Bestrahlung, wie bereits erwähnt, mit einer 

Lichtleistung von 200 mW/cm Diffusorlänge für 60 min [119].  

Zur Gewährleistung einer optimalen Sauerstoffversorgung für die 1O2 und ROS Entstehung 

wird der Patient im Verlauf der iPDT mit 100% O2 beatmet [120]. Für die Begutachtung und 

Darstellung der PpIX-Fluoreszenz und der Transmission des Laserlichtes im Tumorgewebe 

wird unmittelbar zu Beginn und nach Abschluss der Bestrahlung das SOM durchgeführt [1, 

104, 121]. 

Neben dem Vorteil der Behandlung von Tumoren, die für die Resektion nicht geeignet sind, 

hat die klinische iPDT aufgrund der selektiven Anreicherung des Photosensibilisators PpIX 

den Vorteil, dass nicht-photosensibilisiertes Gewebe durch die niedrig dosierte und somit 

nicht-thermisch wirkende Lichtbehandlung auch nicht geschädigt oder beeinträchtigt wird. 

Dem gegenübergestellt wird bei strahlentherapeutischen Verfahren die applizierte Dosis im 
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gesunden Gewebe genau abgewogen, um dort keine Kollateralschäden zu erzeugen. Eine 

erste Studie zur iPDT an De-novo-Glioblastomen (WHO2016-Grad IV) zeigte, dass das me-

diane Überleben 16 Monate betrug gegenüber nur 10,2 Monaten bei der Vergleichskohorte, 

bei der eine Resektion vorgenommen wurde [108]. Zudem zeigte sich, dass bei der iPDT das 

3-Jahres Überleben mit 55% signifikant größer war als bei der Resektion mit nur 21%. 

Momentan werden in Deutschland zwei multizentrische, klinische Zulassungsstudien zur 

stereotaktischen iPDT an malignen Gliomen nach dem oben dargestellten Verfahren durch-

geführt, die GL-01 (EudraCT Nummer:2016-004775-51) zur iPDT an De-novo malignen 

Gliomen und die NOA11 (EudraCT Nummer: 2015-002727-25) zur iPDT an malignen 

Gliom Rezidiven. 

4. SPEKTRALES ONLINE-MONITORING 

Neben der genauen Bestrahlungsplanung ist das SOM ein wichtiger Bestandteil der iPDT. 

Die Verwendung des SOM-Systems ermöglicht es, in Echtzeit vor, während und nach der 

Licht-Bestrahlungsphase eine Rückmeldung über das bestrahlungsabhängige PpIX-Fluores-

zenz- und das Transmissionssignal zu erhalten. Das SOM-Verfahren basiert auf der spektra-

len Messung von Licht, welches von einem positionierten Lichtdiffusor aufgenommen und 

an das Messsystem (Spektrometer) geleitet wird. So können die Intensitäten der PpIX-Fluo-

reszenz im Wellenlängenbereich 650 bis 725 nm (Maximum bei 705 nm) und der Transmis-

sion des Therapielichtes bei 635 nm durch das Gewebe zwischen jeweils zwei Lichtdiffuso-

ren gemessen werden. Durch die Echtzeit Darstellung ist es perspektivisch möglich, bereits 

im Operationssaal die PpIX-Fluoreszenz und die Applikation des Therapielichtes getrennt 

zu beurteilen. Aus diesen Daten lassen sich Hinweise zum Vorliegen einer PpIX-Fluores-

zenz, sowie zum Ausbleichen der PpIX-Fluoreszenz und mögliche Beeinträchtigungen der 

optischen Verhältnisse und somit der Lichtverteilung und Lichtdosimetrie während der Be-

strahlung feststellen [121]. 

Der grundlegende Gedanke des SOM liegt darin, während der Therapie Aufschluss darüber 

zu erhalten, ob sich PpIX im Tumor gebildet und akkumuliert hat. Bei der FGR wurde beo-

bachtet, dass eine PpIX-Akkumulation nicht zwangsweise bei malignen Gliomen vorliegt 

und es auch fluoreszenznegative Tumore gibt [122].  

Ein Ziel der SOM-Messung besteht darin, die verbleibende Fluoreszenz nach der PDT-Be-

strahlung zu analysieren und ggf. für eine Erweiterung des Bestrahlungsprotokolls zu nutzen. 

In der Weiterentwicklung des SOM können auf Basis des Therapielichtsignals Anhaltspunkte 

über Lichtdosisverteilung und Informationen über die Lokalisation der PpIX-Anreicherung 

im Tumor gewonnen werden [104]. Monitoring Verfahren hatten sich bei in-vitro PDTs von 

Zellkulturen und PDTs an oberflächlichen Tumoren der Speiseröhre, sowie bei dermatolo-

gischen Anwendungen als äußert hilfreich erwiesen, um eine ausreichende Behandlung zu 

sichern und deren Qualität festzustellen. [123-126]. 

Bei der Durchführung der SOM-Messung wird jeweils einer der eingesetzten Lichtdiffusoren 

als Emitter verwendet; die jeweils anderen Lichtdiffusoren werden als Detektor verwendet 

und leiten sequentiell geschaltet das aufgesammelte Licht jeweils an das Spektrometer [1, 104, 

121]. Durch Permutation des mit dem Laser verbundenen Lichtdiffusors werden nach Mög-



   

 

26 

 

lichkeit für alle Lichtdiffusorpaare entsprechende Spektren gemessen. Diese Messungen wer-

den unmittelbar vor und nach der iPDT-Bestrahlung durchgeführt. Je nach Umsetzung der 

Bestrahlung und dem technischen Aufbau des SOM-Systems sind auch nach definierten 

Zeitintervallen SOM-Messungen im Verlauf der iPDT-Bestrahlung möglich. 

Die Analyse der SOM-Daten, insbesondere des Fluoreszenzsignals, bei Messung vor iPDT-

Bestrahlungsbeginn gibt dabei Rückschlüsse auf die Anreicherung von PpIX im Tumor. 

Dadurch kann bereits zu Beginn der Bestrahlung bewertet werden, ob und wie gut die Um-

setzung von 5-ALA zu PpIX im Tumorareal erfolgte. Anhand der spektralen Messung wird 

erkennbar, ob PpIX-Fluoreszenz vorliegt, ob ganze Areale oder ggf. bei welchem Diffusor 

Bereiche mit geringer PpIX-Fluoreszenz vorliegen. Schlussendlich ist zu erwarten, daraus 

eine Aussage über den zu erwartenden  PDT-Effekt ableiten zu können [104, 127]. Anhand 

der Änderung der bisher erhobenen spektralen Daten wurde ersichtlich, dass insbesondere 

die Signalintensität der PpIX-Fluoreszenz bereits während der ersten Hälfte der iPDT-Be-

strahlung ausbleicht [121]. Die SOM-Daten am Ende der iPDT-Bestrahlung deuten auf ei-

nen Verbrauch der PpIX-Moleküle hin, wobei von einem vollständigen Ausbleichen des 

PpIX bei einer Reduktion des Fluoreszenzsignals von mehr als 95% ausgegangen werden 

kann, da aufgrund der Autofluoreszenz des Gewebes und der Fluoreszenz des während der 

Bestrahlung entstehenden Photoproduktes die Messung eines 100% Verlustes der PpIX-

Fluoreszenz nicht möglich ist. Die Reduktion des Fluoreszenzsignals kann zudem als ein 

Anzeichen für die Entstehungsrate von Sauerstoffradikalen, welche hauptverantwortlich für 

den PDT-Effekt sind, gesehen werden [112, 128].  
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C. iPDT UND SOM AN MALIGNEN GLIOM-REZIDIVEN 

Die stereotaktische iPDT wird am Klinikum der Universität München im Rahmen von indi-

viduellen Heilversuchen durchgeführt. Diese Möglichkeit besteht, falls eine andere Thera-

pieform nicht möglich ist, oder auf Wunsch des Patienten und nach entsprechender Geneh-

migung durch das Tumorboard. Da die klinische iPDT ein in der Entwicklung befindliches 

technisch komplexes Therapieverfahren ist, sind alle damit in Verbindung stehenden Infor-

mation, die Aufschluss über die Durchführung der Behandlung und das Ansprechen der 

Patienten geben von großem Interesse. 

Eine Methodik, die bereits während der Behandlung erste Rückmeldung über die iPDT-Be-

strahlung geben kann, ist das SOM, welches im Verlauf der iPDT-Heilversuche als zusätzlich 

Erkenntnis bringender Bestandteil der Therapie integriert wurde.  

In einer Zusammenfassung der iPDT-Heilversuche an malignen Gliom-Rezidiven wurden 

neben den patientenspezifischen Daten und den technischen Daten der iPDT (applizierte 

Gesamtleistung, Dosis pro Tumorvolumen) erstmals auch die gewonnenen SOM-Daten um-

fassend analysiert [1]. Bisher liegen zu klinisch erhobenen SOM-Daten nur Einzelanalysen 

vor, die sich auf die Menge des akkumulierten PpIX und dessen Verteilung konzentrierten 

[104, 121], sowie erste Auswertungen zum Ausbleichen des PpIX [121]. 

 

Nebst der klinischen Fragestellung des Patientenüberlebens und dessen Abhängigkeit von 

bekannten klinischen prognostischen Faktoren (Nebenwirkungen, Karnofsky-Index, Muta-

tionen) wurden erstmals auch Zusammenhänge mit den SOM-Daten genauer analysiert. 

Diesbezüglich wurden in [1] folgende Fragestellungen untersucht:  

 

„Hat die iPDT einen Einfluss auf das Überleben der Patienten?“; und 

„Korrelieren SOM-Daten mit einem verlängerten Überleben?“. 

 

Ein PDT-Effekt und somit ein Ansprechen des Tumors auf die Therapie ist im Hinblick auf 

SOM-Daten nur dann zu erwarten, wenn diese das Vorhandensein von PpIX-Fluoreszenz 

im Tumorvolumen sowie eine ausreichende Anregung des PpIX durch das Therapielicht 

bestätigen.  

Somit sind bei der Auswertung der SOM-Daten folgende Fragestellungen bearbeitet worden:  

 

„Wie können die Daten analysiert werden?“; 

„Welche Faktoren können für eine Ersteinschätzung genutzt werden?“; und 

„Gibt es Korrelationen zwischen SOM-Daten und dem Ansprechverhalten auf die iPDT?“ 

 

Von insgesamt 47 mit iPDT behandelten Patienten standen für 44 Patienten ausreichend 

klinische Daten zur Verfügung, von denen wiederum nur von 18 Patienten iPDT-begleitend 

SOM-Daten erhoben wurden, da bei den restlichen Heilversuchen das SOM-Verfahren noch 

nicht existierte. Zur Analyse der SOM-Daten wurden das Signal der Transmission des The-

rapielichtes bei der Wellenlänge 635 nm und die PpIX-Fluoreszenz im Wellenlängenbereich 

650-750 nm getrennt voneinander betrachtet. Zunächst wurde geprüft, ob das jeweilige Sig-

nal einen Schwellwert, der dem Dreifachen des Signalrauschens entsprach, überschritt. Im 
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Falle der Fluoreszenz wurde zuvor mit einem nicht linearen Fit die Autofluoreszenz des 

Gewebes von der PpIX-Fluoreszenz separiert und subtrahiert bevor die Überschreitung des 

Schwellwerts geprüft wurde. Neben einer automatischen Analyse (Matlab R2018b, 

MathWorks Inc., Natick, MA, USA) wurde zudem eine manuelle Datensichtung vorgenom-

men, um falsch-positive bzw. falsch-negative Signal-Detektionen auszuschließen.  

Zur Erstellung eines prognostischen Faktors zur Einschätzung des SOM wurden Transmis-

sions- und PpIX-Fluoreszenzsignale jeweils unabhängig voneinander betrachtet. Zudem 

wurde in die Einschätzung jeder individuellen iPDT-Behandlung die Anzahl der jeweils ein-

gesetzten Lichtdiffusorpaare einbezogen, sodass das Auftreten von prätherapeutischer Flu-

oreszenz und posttherapeutischer Transmission jeweils dann als positiv eingeschätzt wurde, 

wenn mehr als 75% der gemessenen Lichtdiffusorpaare ein Signal oberhalb des Schwellwer-

tes aufwiesen. Bei diesem Vorgehen wurden nur Diffusorpaare berücksichtigt, welche einen 

Abstand von weniger als 19 mm aufwiesen, da bei größerem Abstand kein Signal mehr zu 

erwarten ist. 

Eine Unterschreitung des Schwellwertes bei vielen Diffusorpaaren entspricht einer massiven 

Änderung der optischen Gewebeeigenschaften gegenüber der Erwartung, insbesondere ei-

ner Erhöhung der Absorption. Eine solche Veränderung stellt den Therapieerfolg aufgrund 

geringer Eindringtiefe des Therapielichts und unzureichender Dosisapplikation in das Ziel-

volumen infrage. 

Die Ausbleichrate des PpIX (Vergleich der PpIX-Fluoreszenzintensität vor und nach iPDT) 

konnte nicht berücksichtigt werden, da die nachgewiesene PpIX-Fluoreszenzintensität von 

der Anregungsintensität und somit von der Transmission abhängig ist. Aus diesem Grund 

ist ein Signalabfall der Fluoreszenzintensität nicht eindeutig einem Ausbleichprozess oder 

dem Fehlen von Anregungslicht durch erhöhte Absorption zuzuordnen. Wegen der Un-

trennbarkeit der beiden Effekte, wurde entschieden, die PpIX-Akkumulation anhand des 

Fluoreszenzsignals nur zu Beginn der iPDT zu bewerten.  

 

Aus den klinischen Daten konnte für die 44 ausgewerteten iPDT-Behandlungen ein media-

nes PFS von 7,1 Monate ermittelt werden, ferner hatten mehr als 20% der behandelten Pa-

tienten ein Überleben nach iPDT von mindestens 2 Jahren. Somit hat die iPDT-Behandlung 

einen positiven Einfluss auf das Überleben dieser Patienten. 

Von den SOM-Daten der 18 iPDT-Behandlungen mit im Median 4 verwendeten Lichtdif-

fusoren (Bereich: 3-8) konnten insgesamt 600 Spektren bei jeweils 300 prä- und postthera-

peutischen Messungen (Median 28 pro Patient, Bereich: 12-84) ausgewertet werden. In 

82,9% der Daten konnte ein prätherapeutisches PpIX-Fluoreszenzsignal, sowie in 78,3% ein 

posttherapeutisches Transmissionssignal oberhalb des Schwellwertes bestimmt werden. So-

mit zeigten 10/18 Patienten eine als positiv eingeschätzte Fluoreszenz vor iPDT-Bestrahlung 

und 13/18 Patienten eine positiv bewertete postoperative Transmission. 

Vergleiche mit dem Überleben (PFS und PRS) dieser Patienten zeigten, dass jeweils eine 

positive Fluoreszenz- oder Transmissionseinschätzung vor bzw. nach iPDT-Bestrahlung mit 

einem längeren Patientenüberleben in Verbindung gebracht werden können, wobei jedoch, 

wie in Tabelle 1 dargestellt, der Unterschied gegenüber den jeweiligen Negativ-Einschätzun-

gen noch nicht signifikant ist. 
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Tabelle 1: Ergebnisse zum Patientenüberleben und deren Vergleich bei positiver und negativer Einschätzung der 

präoperativen Fluoreszenz und posttherapeutischen Transmission des Therapielichtes [1]. 

Überleben 

median [CI] 

/Monate 

Fluoreszenz-

pos. 

Fluoreszenz-

neg. 

Transmission 

pos. 

Transmission 

neg. 

PFS 12,1 [3,8 20,4] 9,6 [4,2; 15,1] 15,7 [4,7; 25,0] 9,6 [1,0 18,3] 

 p = 0,427 p = 0,196 

PRS 17,5 [4,2 30,7] 16,6 [7,8; 25,3] 19,7 [4,3; 35,1] 13,0 [12,0; 13,9] 

 p = 0,326 p = 0,130 

 

Obwohl aufgrund der geringen (n=18) Fälle noch keine statistisch signifikante Korrelation 

zwischen SOM-Daten und Überleben festgestellt werden konnte, erscheint es sinnvoll, wei-

tere Auswertungen der SOM-Daten vorzunehmen und insbesondere die Anzahl der nutzba-

ren Daten zu erhöhen. 

 

In der ersten Publikation dieser Dissertationsschrift wurden die Ergebnisse von 

iPDT´s an malignen Gliom-Rezidiven (n = 47) zusammengefasst. Hierbei wurden 

klinische Daten von 44/47 iPDT´s, sowie insbesondere erstmals SOM-Daten von 

18/47 iPDT´s ausgewertet. Die untersuchten Fragestellungen führten zu folgenden 

Schlüssen: 

Die iPDT-Behandlung hat einen positiven Einfluss auf das Überleben. Aus den 

SOM-Daten konnten auf Basis präoperativer PpIX-Fluoreszenz und postoperativer 

Therapielicht-Transmission zwei prognostische Faktoren abgeleitet werden, welche 

eine Tendenz zu einer verlängerten Überlebensdauer zeigen. 
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D. UNTERSUCHUNGEN ZUR URSACHE DER 

SIGNALVERÄNDERUNGEN IM SOM 

Erste klinische Anwendungen des SOM-Verfahrens, sowie die SOM-Auswertungen in [1] 

zeigten Intensitätsänderungen der Fluoreszenz und der Transmission des Therapielichtes 

zwischen jeweils 2 Lichtdiffusoren bei Vergleich der gemessenen Intensitäten vor (prä-iPDT-

Bestrahlung) und nach Bestrahlungsende (post-iPDT-Bestrahlung). Ziel weiterer Untersu-

chungen war es aufzuklären, wie die Änderungen der Signale im Zusammenhang mit der 

Licht-Wechselwirkung während der Bestrahlung stehen oder ob es im Verlauf einer iPDT 

weitere mögliche Einflussfaktoren auf die optischen Gewebeeigenschaften gibt. 

Die zeitliche Änderung des PpIX-Fluoreszenzsignals war aufgrund des Ausbleichens des 

PpIXs im Verlauf der Bestrahlung zu erwarten [121]. Die festgestellte Änderung der Trans-

missionssignale ist nur über eine Änderung der optischen Gewebeeigenschaften zu erklären. 

Theoretisch könnten Einblutungen während der iPDT auftreten und diese Änderungen her-

vorrufen. Für den spektroskopischen Nachweis wären weißlichtspektroskopische Untersu-

chungen ggfs. durch Einführen weiterer Sonden notwendig [129]. Die Durchführung eines 

CT nach der iPDT, für den Nachweis einer Blutung ist ohne direkten Anlass nicht angemes-

sen. Die Betrachtung von posttherapeutischen MRT-Aufnahmen (ca. 24h nach iPDT) zeigte 

nebst bereits bekannten Veränderungen der Ödemzone und Kontrastmittelaufnahme nach 

erfolgter iPDT eine neu-diagnostizierte intrinsische T1-Hyperintensität im Bestrahlungsvo-

lumen, welche mit MetHb als Produkt einer Einblutung assoziiert wurde [130]. 

Dies führte zur Fragestellung der 2. Publikation dieser Arbeit, in der der Zusammenhang 

zwischen der im MRT sichtbaren intrinsischen T1-Hyperintensität und den Änderungen des 

Transmissionssignales untersucht wurde. 

Im Folgenden werden die Auswirkungen von Blut auf die SOM-Signale, sowie die Beobach-

tungen im MRT näher erläutert. Des Weiteren wird eine Einführung in die 2. Publikation der 

Arbeit gegeben, in der Signaländerungen im SOM näher analysiert wurden und mit intrinsi-

schen T1-Hyperintensitäten im ersten posttherapeutischen T1-MRT näher verglichen wur-

den um einen möglichen Zusammenhang zu untersuchen.  

 

1. AUSWIRKUNGEN VON BLUT AUF SOM-SIGNALE 

Der Vergleich von prä- und post-iPDT-Bestrahlung gemessenen Transmissionssignalen 

zeigt unterschiedlich ausgeprägte Intensitätsänderungen. Bei keiner Änderung kann rückge-

schlossen werden, dass die optischen Gewebeparameter sich während der iPDT-Bestrahlung 

nicht verändert haben. Signifikante Änderungen des Transmissionssignals bis hin zu einem 

vollständigen Signalverlust können Hinweis auf eine deutliche Erhöhung der optischen Ge-

webeeigenschaften für Lichtabsorption µa und Lichtstreuung µs interpretiert werden [1, 121]. 

Ähnliche Veränderungen der optischen Gewebeparameter wurden bereits im Rahmen von 

iPDT-Untersuchungen, sowohl in vivo als auch in vitro, an optischen Gewebephantomen 

oder Zellkulturen festgestellt [131-134]. Spektrale Analysen bei diesen Experimenten haben 

gezeigt, dass durch die PDT-Bestrahlung das oxygenierte Hämoglobin (HbO2) in den Eryth-

rozyten teils zu deoxygeniertem Hämoglobin (Hb) umgewandelt wurde und am Ende der 
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PDT-Bestrahlung auch Methämoglobin (MetHb) entstanden war. Mit der Entstehung von 

Hb und MetHb verändern sich die optischen Eigenschaften insbesondere bei der Wellen-

länge 635 nm, da Hb hier eine bis zu 4-fach höhere Absorption im Vergleich zu HbO2 besitzt 

und MetHb eine bis zu 27-fache [135]. Dies führt schließlich zu einer Reduktion der opti-

schen Eindringtiefe des Lichts bei der Wellenlänge 635 nm, was eine unzureichende Aus-

leuchtung des Tumorvolumens und somit einen reduzierten PDT-Effekt im Zielvolumen 

zur Folge haben kann [135, 136]. 

Mittels experimentellen Simulationen einer 5-ALA-iPDT an optischen Gewebephantomen 

bei Verwendung von Vollblut wurde dieser Aspekt genauer untersucht [135]. SOM-Messun-

gen in kurzen Zeitintervallen während der Laserbestrahlung mit 635 nm ermöglichten die 

Beobachtung der zeitlichen und spektralen Änderungen der Signale, welche der Entstehung 

von Hb und MetHb zugeordnet werden konnten. Diese Zuordnung und der zeitliche Verlauf 

lassen darauf schließen, dass HbO2 zunächst zu Hb deoxygeniert wird und erst nach längerer 

Bestrahlungsdauer MetHb entsteht. Dieser Prozess der Deoxygenierung von Blut in der Um-

gebung der Lichtdiffusoren im Verlauf einer iPDT und einer möglichen MetHb-Entstehung 

resultieren in einer effektiven Änderung der optischen Verhältnisse bei 635 nm [135]. Die an 

Gewebephantomen simulierten Prozesse reproduzieren die Änderung der gemessene Licht-

transmission zwischen den Lichtdiffusorpaaren in der klinischen Realität, wie sie auch im 

Rahmen des klinischen SOM beobachtet wurde [1, 2, 121]. 

Diese Erkenntnisse lassen vermuten, dass eine Veränderung der gemessenen Lichttransmis-

sion bei der klinischen iPDT im Zusammenhang mit einer Blutung während der iPDT stehen 

könnte. Zudem konnte die Hypothese aufgestellt werden, dass im Verlauf der iPDT-Bestrah-

lung bei einer Blutung oder Mikrohämorrhagie im Bestrahlungsvolumen eine Hämoglobin-

Deoxygenierung zu Hb und eine MetHb-Entstehung stattfindet. 

2. POSTTHERAPEUTISCHE MRT-BILDGEBUNG  

In der postoperativen Überwachung nach der iPDT werden als bildgebende Follow-Up-Un-

tersuchungen MRT- und PET-Aufnahmen durchgeführt. Die erste MRT-Bildgebung erfolgt 

bereits etwa 24 h nach der iPDT.  

Anhand dieser Aufnahmen wurde beobachtet, dass beim 24h-MRT in der T1-Wichtung 

keine oder nur eine unspezifische Kontrastmittelaufnahme des Tumors sichtbar ist [1, 77], 

wohingegen das Tumorareal im 3-Monats-MRT wieder eine Kontrastmittelaufnahme zeigt 

[1] oder eine solche zumindest teilweise beobachtet wird [77]. Klinisch gesehen muss dies 

aber nicht einer erneuten Tumorprogression entsprechen, da ohne Applikation weiterer the-

rapeutischer Maßnahmen im weiteren klinischen Verlauf der MRT-Aufnahmen (Follow-Up 

>3 Monate) im Falle der iPDT auch eine Reduktion der Kontrastmittelaufnahme beobachtet 

werden kann. In diesem Fall würde die erneute Kontrastmittelaufnahme als Pseudoprogres-

sion bezeichnet werden, da keine Tumorprogression vorliegt [137-139]. Ferner wird aus den 

MRT-Aufnahmen die zeitliche Entwicklung einer Ödemzone deutlich, bei der zunächst eine 

Vergrößerung nach der iPDT und eine Verkleinerung im zeitlichen Verlauf beobachtet wer-

den kann [1]. Zusätzlich ist eine Diffusionsstörung in der entsprechenden Sequenz des MRTs 

zu beobachten [1]. Diese sichtbaren Veränderungen in den MRT-Bildern nach iPDT sind 
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Gegenstand weiterer retrospektiver Datenanalysen einer Publikation, die sich in Vorberei-

tung befindet [140]. 

Neben den genannten Veränderungen wurde nach iPDT im 24h-MRT bei allen Patienten 

eine neu auftretende intrinsische T1-Hyperintensität in der T1-Wichtung ohne zusätzliche 

Kontrastmittelgabe beobachtet, die vor iPDT nicht sichtbar war [2, 130]. Eine solche T1-

Hyperintensität wird in der Regel mit den Abbauprodukten einer intrazerebralen Blutung 

(Hämorrhagie) verbunden [141]. Eine Hämorrhagie ist im Falle einer Verletzung von Gefä-

ßen zu erwarten, ebenso bei Einwirkung von mechanischem Stress auf das Gewebe [142, 

143]. Hämorrhagien können auch durch Schwachstellen in Gefäßwänden und Hirnaneurys-

men verursacht werden, deren Wahrscheinlichkeit aufgrund von genetischen Risikofaktoren 

und Suchtmittelmissbrauch erhöht sein kann [144]. 

Im Falle der iPDT wird davon ausgegangen, dass die beobachteten Mikrohämorrhagien beim 

Einsetzen der Lichtdiffusoren ggf. durch direkte Verletzung der Kapillargefäße oder mecha-

nischem Stress auf das Gewebe entstehen könnten, ähnlich wie für den Vorschub von Ka-

thetern und Biopsienadeln beschrieben [145, 146]. Eine so provozierte Hämorrhagie würde 

zunächst in der T1-Bildgebung mittels MRT nicht sichtbar werden, da hyperakute, frische 

Hämorrhagien aus arteriellem oder venösem Blut größtenteils HbO2 beinhalten, welche in 

der T1-Wichtung keine Intensitätsänderung (Isointensität) verursachen [141, 147, 148]. Eine 

Hämorrhagie im hyperakuten Stadium könnte mittels eines CT aufgrund der sich verändern-

den Hounsfield Unit im Vergleich zum unbeeinflussten Gewebe dargestellt werden [147-

149]. Eine frische Hämorrhagie deoxygeniert mit der Zeit. In der akuten Phase (24 h nach 

Auftreten der Hämorrhagie) ist überwiegend Hb im hämorrhagischen Volumen vorhanden 

[141, 148], dieses erscheint in der T1-Wichtung hypointens, sodass die Hämorrhagie im T1-

MRT etwas dunkler als das umliegende Gewebe erscheint. Schließlich bildet sich in der sub-

akuten Phase MetHb (> 48 h) und die Hämorrhagie wird in Form einer intrinsischen T1-

Hyperintensität in der T1-Wichtung sichtbar [141, 148]. Bei der Entstehung von MetHb ver-

liert eines der vier Eisenatome des Hämoglobin-Moleküls ein Valenzelektron, wodurch sich 

die Wertigkeit des Eisens von II (Fe2+) auf III (Fe3+) ändert [150]. Das Fe3+ Ion bindet mit 

einer OH-Gruppe welche von vorhandenem H2O abgespalten wird. Hierdurch entsteht ein 

Überschuss an H+ bzw. H3O
+ Ionen [141]. Dieser Überschuss resultiert in einem sehr starken 

MRT-Signal in der T1-Wichtung, welches als Hyperintensität beobachtet wird. 

Es ist jedoch zu beachten, dass diese konventionelle Einteilung nicht immer anwendbar ist, 

da durch einsetzende Entzündungsreaktionen und je nach Größe der Hämorrhagie die Um-

wandlung nicht nur patientenindividuell, sondern auch lokal in der Hämorrhagie unter-

schiedlich schnell stattfinden kann [151]. Dadurch können auch zu frühen Zeitpunkten ge-

mischte Signalintensitäten von allen Hämoglobinspezies stammend in einer Hämorrhagie in 

der T1-Wichtung beobachtet werden.  
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3. VERGLEICH ZWISCHEN INTENSITÄTSÄNDERUNGEN IM SOM 

UND T1-HYPERINTENSITÄTEN IM POSTTHERAPEUTISCHEN MRT  

Da die Analysen der MRT-Daten die Auffälligkeit der T1-Hyperintensität zeigten und diese 

als Anzeichen für die Entstehung von MetHb interpretiert wird, entsteht die Frage ob die 

T1-Hyperintensitäten lokal mit den Signalverlusten zwischen den Lichtdiffusorpaaren zu-

sammenhängen und führt zur Hypothese: 

 

„Eine intrinsische T1-Hyperintensität im frühen posttherapeutischen T1-MRT ohne Kon-

trastmittel korreliert mit der Signalreduktion des Therapielichtes bei 635 nm im SOM und 

somit einer Erhöhung der optischen Absorption.“ 

 

Denn Hb und vor allem MetHb weisen eine weitaus höhere optische Absorption als HbO2 

bei der Therapiewellenlänge von 635 nm auf. Um dies zu überprüfen wurden in [2] die SOM- 

und MRT-Daten und von 11 iPDT-Heilversuchen an De-novo malignen Gliomen analysiert, 

und untersucht: 

 

„Wie kann der Vergleich zwischen MRT- und SOM-Daten durchgeführt werden?“; und 

„Gibt es Korrelationen zwischen dem Auftreten bzw. dem Volumen der T1-Hyperintensität 

und den beobachteten Signalverlusten im SOM?“  

 

Als Basis dafür wurden zunächst grundlegende Analysen der Transmissionssignale der SOM-

Daten bezüglich ihrer Änderungen untersucht. Zudem wurden die im MRT beobachteten 

T1-Hyperintensitäten volumetriert. 

Größte Herausforderung bei der Analyse war die Zusammenführung der erhaltenen Daten 

aus den zwei Verfahren MRT und SOM in einem Koordinatensystem. Für den räumlichen 

Vergleich wurde um jedes Lichtdiffusorpaar eine Lichtzone konstruiert. Die Lichtzone ist 

definiert auf Basis eines stadionförmigen Volumens um ein Lichtdiffusorpaar, im dem sich 

mindestens 67% der Propagationswege der detektierten Photonen befinden. Das Volumen 

eines solchen Stadions ist durch den standardisierten Radius von 2,1 mm bestimmt. Dieser 

wurde mit der Diffusionsnäherung berechnet, unter Annahme zweier paralleler Lichtdiffuso-

ren im Abstand 10 mm, sowie von Literaturwerten für Absorption und Streuung.   

Die resultierende Lichtzone wurde individuell für alle Lichtdiffusorpaare als 3D-Objekt er-

stellt und mit dem T1-Hyperintensitätsvolumen geschnitten und ermittelt ob ein Schnittvo-

lumen vorliegt und ggf. wie groß dieses ist. 

Ausgehend von den Ergebnissen für die Schnittvolumina konnte nun untersucht werden, ob 

es einen Zusammenhang zwischen einer Signaländerung und dem Vorliegen eines T1-Hy-

perintensitätsbereiches gibt. Da die feststellbare Signaländerung jedoch auch durch den Ab-

stand zwischen den beiden Lichtdiffusoren beeinflusst ist, wurde zusätzlich aus der Intensität 

des Transmissionssignales der Absorptionskoeffizient, aus Berechnungen mit der Diffusi-

onsnäherung für die prä- und post-iPDT SOM-Signale, bestimmt und daraus dessen Ände-

rung im Verlauf der iPDT berechnet. Diese Änderung wurde nicht nur mit dem generellen 

Auftreten einer intrinsischen T1-Hyperintensität in der Lichtzone um ein Lichtdiffusorpaar, 

sondern auch mit dem ermittelten Schnittvolumen, verglichen. 
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Die Daten zeigen, dass nach jeder iPDT ein Volumen mit intrinsischer T1-Hyperintensität 

auftritt. Die analysierten Volumina mit intrinsischer T1-Hyperintensität sind aufgrund des 

geringen Volumens (Median 0,79 cm3) als kleine Mikro-Hämorrhagien anzusehen [2, 130]. 

Diese sind vergleichbar mit asymptomatischen, „stillen“ Hämorrhagien [152].  

Die aus den SOM-Rohdaten mittels Diffusionsnäherung berechneten Absorptionswerte 

zeigten eine breite Variation (Median μa = 0,068 mm-1 IQR: [0,045 0,093]).  

Ein statistischer Vergleich zwischen Absorptionsänderung Δµa und dem Auftreten, sowie 

des Schnittvolumens der T1-Hyperintensität mit der jeweiligen, die Faserpaare umgebenden, 

Lichtzone zeigte eine signifikante Korrelation zwischen einer Erhöhung der Absorption und 

dem Auftreten der T1-Hyperintensität (Median Δµa (mit T1-Hyp.) = 0,025 mm-1 vs. 

Δµa (ohne T1-Hyp.) = 0,013 mm-1; p = 0,003), bzw. eine positive Regression zwischen Er-

höhung der Absorption und dem Volumen der T1-Hyperintensität zwischen den Lichtdif-

fusorpaaren (p < 0,001). 

Diese Ergebnisse legen einen Zusammenhang zwischen den Transmissionssignaländerungen 

und den beobachteten intrinsischen T1-Hyperintensitäten nahe und bestätigen somit die Hy-

pothese. Laboruntersuchungen und Tierversuche zeigen, dass durch die frühe Sichtbarkeit 

der T1-Hyperintensität bei iPDT-Bestrahlung scheinbar aufgrund der ROS-Produktion mit 

Sauerstoffverbrauch die Entstehung von MetHb nach einer Blutung beschleunigt werden 

kann [131, 135]. 

Es ist zu vermuten, dass die, durch die iPDT-Bestrahlung, beschleunigte MetHb-Entstehung 

möglicherweise den nahen zeitlichen Zusammenhang mit dem Auftreten der T1-Hyperin-

tensität im MRT bereits etwa 24 h nach iPDT erklären kann.  

Trotz signifikanter Korrelation muss darauf geachtet werden, dass die erhaltenen Ergebnisse 

diversen Annahmen unterlagen. So kann mit der Diffusionsnäherung nur homogenes Ge-

webe betrachtet werden, und dadurch eine Inhomogenität in Form der Hämorrhagie und 

deren Auswirkung nicht exakt berechnet werden. Somit muss bei Interpretation dieser Er-

gebnisse auch berücksichtigt werden, dass sich in der ROI und zwischen den Lichtdiffusoren 

strukturell und lokalisationsspezifisch unterschiedliche Gewebearten, (Tumorgewebe, Weiße 

Substanz, Graue Substanz, Nekrose und Ödemzone) befinden. Jedes Gewebe wird durch 

seine individuellen, patientenspezifischen optischen Gewebeeigenschaften in Werten von µa, 

µs und g charakterisiert [76, 113, 153, 154]. Messungen zeigten, dass Weiße Substanz bei der 

iPDT-Therapiewellenlänge von 635 nm eine bis zu viermal höhere optische Absorption und 

Streuung als Tumorgewebe aufweist [113]. Auf Basis dieser Eigenschaften werden die ge-

messenen Signalintensitäten der SOM-Signale lokalisationsspezifisch beeinflusst. Die daraus 

berechneten Absorptionswerte stellen daher einerseits einen Näherungswert für den Gewe-

bebereich um das jeweilige Lichtdiffusorpaar dar, gleichzeitig sind sie ein guter Anhaltspunkt 

für die mittleren optischen Eigenschaften des Gehirngewebes. Die in dieser Analyse berech-

neten in-vivo Absorptionswerte für Gehirntumore (Median μa = 0,068 mm-1 IQR: [0,045 

0,093]) werden durch ex-vivo gemessene Literaturwerte für Hirngewebe bei 635 nm bestätigt 

(µa Literatur-Wertebereich: [0,02 0,08] mm-1) [113, 153, 154].  

Die Größe des Volumens der Hämorrhagie unmittelbar nach einer iPDT-Intervention kann 

auf dieser Basis nicht bestimmt werden, da das MRT erst am nächsten Tag aufgenommen 

wird. Daher kann nur angegeben werden in welchem Volumen bis dahin auch durch 

mögliche Entzündungsreaktionen MetHb umgewandelt wurde. Es kann jedoch nicht 
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bestimmt werden, welche Konzentration vorliegt, oder welchen Umfang das T1-

Hyperintensitätsvolumes nach der iPDT hatte, falls MetHb während der iPDT-Bestrahlung 

entstanden ist oder ob nur eine Deoxygenierung des Blutes während der iPDT-Bestrahlung 

durch die ROS-Produktion vorlag. Bei der Interpretation ist zu beachten, dass die MetHb-

Entstehung auch durch enzymatische oder entzündungsbedingte Reaktionen ausgelöst 

werden kann [151]. 

Eine Hämorrhagie hat gegebenenfalls erst am Ende der iPDT-Bestrahlung signifikante Aus-

wirkungen auf die optischen Gewebeeigenschaften, denn anhand von in-vitro Laborexperi-

menten wurde gezeigt, dass die Umwandlung des Hämoglobins stark zeitabhängig ist und 

erst gegen Ende der Bestrahlung MetHb entstehen könnte. [135]. Dies führt zu der An-

nahme, dass sich bei Änderung der gemessenen SOM-Signalintensitäten die Lichtdosimetrie 

während der iPDT erst ändert, wenn das PpIX ausreichend ausgeblichen ist und der ge-

wünschte PDT-Effekt bereits erzielt ist [121]. Diese Annahme und die Frage, wie sich die 

Lage von verschiedenen Inhomogenitäten mit unterschiedlicher Absorption auf die SOM-

Signale auswirkt, sind Bestandteil von sich momentan in Arbeit befindlichen Projekten und 

Publikationen [140, 155] mit Fragestellung wie: 

 

„Gibt es einen Zusammenhang zwischen dem Volumen und der Lokalisation der intrinsi-

schen T1-Hyperintensität im Vergleich zum Ansprechverhalten auf die Therapie?“; und 

„Gibt es eine lokale Schnittmenge zwischen der Lokalisation eines Rezidivs und der T1-

Hyperintensität?“ 

 

Gesamt wird in der zweiten Publikation [2] ein großer Einblick in die bisher teils noch un-

bekannten Vorgänge, die während einer iPDT-Bestrahlung stattfinden. Die erstellten Me-

thoden können als Basis für weitergehende Untersuchungen und die Weiterentwicklung des 

SOM zur Erstellung individualisierter Bestrahlungspläne genutzt werden, welche auch die 

Absorptionsänderung berücksichtigen. 

 

In der zweiten Publikation dieser Dissertationsschrift wurden MRT und SOM-Daten 

von 11 iPDT-Behandlungen an zuvor unbehandelten (De-novo) malignen Gliomen 

analysiert. Unter der Hypothese, dass ein Zusammenhang zwischen den Änderun-

gen der Transmissionssignale im SOM und in der MRT-Bildgebung sichtbaren neu 

auftretenden intrinsischen T1-Hyperintensität besteht, wurden sowohl SOM- als 

auch MRT-Daten analysiert und dann zusammengeführt. 

Die MRT-Analysen waren auf die Auffälligkeit einer in der posttherapeutischen, na-

tiven T1-Wichtung (~24h nach iPDT) sichtbaren intrinsischen T1-Hyperintensität 

fokussiert, welche ein indirekter Nachweis für eine stille, kleinvolumige Hämorrha-

gie ist. 

Die SOM-Daten wurden bezüglich des Auftretens des Transmissionssignals des 

Therapielichtes und PpIX-Fluoreszenz vor und nach iPDT untersucht. Zudem 

wurde die Änderung der Signalstärke der Transmission bestimmt. 

Weiterhin wurden die SOM-Daten tiefgreifender analysiert, indem aus den Trans-

missionssignalen der Therapiewellenlänge zwischen den Lichtdiffusoren optische 
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Absorptionskoeffizienten bestimmt wurden und daraus deren Änderung im Verlauf 

der iPDT. 

Ergebnisse aus MRT und SOM-Analysen wurden mit einer eigens entwickelten Me-

thodik verglichen, in der die Trajektorienkoordinaten der Lichtdiffusoren und die ein 

Lichtdiffusorpaar umgebende Lichtzone mit der Lokalisation der T1-Hyperintensi-

tät überlagert und geschnitten wurden. Dies ermöglichte den statistischen Vergleich 

zwischen Transmissions- bzw. Absorptionsänderung mit der Lage und dem Volu-

men der T1-Hyperintensität in dem die Lichtdiffusorpaare umgebenden Volumen. 

In diesem statistischen Vergleich wurde eine signifikante Korrelation zwischen den 

beiden Größen nachgewiesen und die Hypothese bestätigt. 
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E. WEITERE iPDT-INDUZIERTE VERÄNDERUNGEN OPTISCHER 

GEWEBEEIGENSCHAFTEN 

Die Analyse der SOM-Signale in Kombination mit den MRT-Bildern zeigte eine Änderung 

der optischen Eigenschaften welche im Zusammenhang mit dem Auftreten von Methämo-

globin sichtbar als intrinsische T1-Hyperintensität im Bestrahlungsvolumen steht [2]. Es be-

steht jedoch die Möglichkeit, dass neben einer Einblutung auch andere Faktoren während 

der iPDT-Behandlung Einfluss auf die optischen Gewebeeigenschaften im Bestrahlungsvo-

lumen haben und somit die SOM-Signale beeinflussen können. 

Um eine Änderung der optischen Eigenschaften zu verursachen, ist eine Veränderung ent-

weder der Menge oder Zusammensetzung der die Absorption oder Streuung verursachenden 

Stoffe nötig. Dies könnte durch die im Rahmen der iPDT-Bestrahlung applizierte Energie 

oder die Initiierung einer biochemischen Reaktion erfolgen. 

Untersuchungen belegen, dass durch die iPDT-Bestrahlung die Permeabilität der Blut-Hirn-

Schranke erhöht wird, wodurch Blutplasma und andere Blutbestandteile in das Bestrahlungs-

volumen einströmen können und das Gewebe anschwillt [156, 157]. Dies führt zur beobach-

teten Vergrößerung des perifokalen Ödems [1]. Es wurde gezeigt, dass mit Erhöhung der 

Permeabilität der Gefäße die optischen Streueigenschaften im Gewebe sinken [158, 159]. Es 

ist jedoch unbekannt, wie schnell sich die Erhöhung der Permeabilität aufgrund der iPDT-

Bestrahlung auf die Ödemgröße und somit auf die optischen Eigenschaften auswirkt. 

Ein weiterer durch die iPDT induzierter Effekt ist eine mögliche Erhöhung der Gewebetem-

peratur. Ein ausreichend großer Abstand der Lichtdiffusoren zueinander (> 9 mm) oder eine 

Reduktion der Laserleistung im Falle geringer Lichtdiffusorabstände wird gewählt, um eine 

Temperaturerhöhung, welche eine Denaturierung oder Koagulation des Hirngewebes verur-

sachen könnte, zu vermeiden [77]. Simulationen und Experimente an Gewebephantomen 

zeigen eine mögliche Erhöhung der Gewebetemperatur um bis zu 5°C [77, 160]. Bereits 

kleine Temperaturerhöhungen können Auswirkungen auf grundlegende physikalische und 

zelluläre, sowie metabolische Eigenschaften haben [161, 162], und somit ggf. sogar die 

Ödembildung fördern. Temperaturbedingte Änderungen in diesem Bereich (Körpertempe-

ratur + 5°C) können auch Auswirkungen auf die optischen Gewebeeigenschaften haben. Die 

Veränderung von biologischem Gewebe infolge einer Temperatureinwirkung kann mit der 

Arrhenius-Gleichung beschrieben werden [163, 164]. Eine wärmeinduzierte Neu-Anord-

nung beispielsweise von Proteinen (ohne Denaturierung) entspricht einem Arrhenius-Pro-

zess 1. Ordnung [164, 165]. Analog zu diesem wurde bei einer 1,8 %igen Intralipid®-Lösung 

eine lineare Erhöhung der Absorption um 10% bzw. auch eine lineare Reduktion der Streu-

ung um 10% bei einem Temperaturanstieg um 10 C° festgestellt [166-168]. 

Die Temperatureinwirkung auf Lipide, Fette und Gewebe mit hohem Proteinanteil kann mit 

der Arrhenius-Gleichung beschrieben werden [163, 164]. Die wärmeinduzierte Neu-Anord-

nung der Proteine (ohne Denaturierung) entspricht Arrhenius-Prozessen der 1. Ordnung 

[164, 165]. Dies verursacht bereits eine Änderungen der Absorption und Streuung von Licht 

in Lipid-Lösungen, wie es für eine 1,8%tige Intralipid Lösung beobachtet wurde (Erhöhung 

der Absorption um 10% und Reduktion der Streuung um 10%) [166-168]. 
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Zur eingehenden Untersuchung des Effektes einer Temperaturänderung auf die optischen 

Gewebeeigenschaften bei Temperaturen, wie sie während der iPDT-Bestrahlung erreicht 

werden, sind im Rahmen dieser Promotionsarbeit Experimente an Blut und tierischen 

Gewebe durchgeführt worden [114, 115].  

Diese fanden unter der Hypothese statt, dass eine Erhöhung der Temperatur der Probe eine 

Änderung der optischen Gewebeeigenschaften verursacht. 

Dazu wurde die ortsaufgelöste Remission von Gewebe bei Temperaturen im Bereich von 

20°C -50°C vermessen. Das Messverfahren beruht darauf, dass ein Lichtspot auf der Probe 

mit einer Kamera erfasst wird und aus der Größe des Lichtpunktes bei verschiedenen 

Integrationszeiten die optischen Gewebeeigenschaften bestimmt werden [169].  

Die Ergebnisse zeigen, dass selbst ohne Denaturierung von Proteinen eine Änderung der 

optischen Gewebeeigenschaften auftritt und belegen somit die Hypothese einer temperatur-

induzierten Veränderung der optischen Gewebeeigenschaften. Derartige Änderungen hätten 

auch Auswirkungen auf die gemessenen SOM-Signale und somit auch die Lichtdosimetrie 

während der iPDT [114]. Beispielsweise wurde eine signifikante Erhöhung der Absorption 

bei 40°C im Vergleich zu 25°C um bis zu 140% im Falle von Schweinegehirn für die iPDT-

Therapiewellenlänge von 635 nm beobachtet.  Eine Erhöhung der Absorption würde dann 

die effektive Lichteindringtiefe reduzieren [2]. Nimmt die Absorption um 100% zu, µa von 

0,02 mm-1 vs. 0,04 mm-1, so reduziert sich die optische Eindringtiefe von 2,9 mm auf 2,0 

mm, wodurch sich im Endeffekt auch der Durchmesser der Isodosis, welche der Zieldosis 

entspricht, um den Lichtapplikator verringert [2]. 

Messungen von auf Agar-Agar basierten optischen Gewebephantomen mit 4% 

Blutvolumenanteil, ohne Anwesenheit eines Photosensibilisators, zeigten beispielsweise eine 

Erhöhung der Absorption um bis zu 200% bei der iPDT-Therapiewellenlänge (635 nm) und 

konnten der Entstehung von MetHb zugeordnet werden [114, 115]. Dies würde bedeuten, 

dass sich Hämoglobin bei einer im Verlauf der iPDT auftretenden Hämorrhagie nicht nur 

durch die ROS-induzierte Oxidation, sondern auch durch temperaturinduzierte 

Autooxidation in MetHb umwandeln würde. Eine Veröffentlichung zum Thema der 

Temperaturabhängigkeit optischer Gewebeeigenschaften befindet sich in Vorbereitung 

[115]. In dieser werden die Ergebnisse der Messung von optischen Gewebeeigenschaften 

von tierischem Gewebe und optischen Gewebephantomen bei Temperaturen im Bereich 

25°C bis 50°C beschrieben. (Die Verwendung von Blut in dieser Arbeit wurde genehmigt 

durch die Ethikkommission der Ludwig-Maximilians-Universität zu München Votum-Nr. 

18-144. Im Falle des tierischen Gewebes war kein Votum nötig, da Schlachtprodukte der 

Lebensmittelindustrie verwendet wurden.) 

Zusammenfassend zeigen diese und bisherige Arbeiten zur Temperaturabhängigkeit 

optischer Gewebeeigenschaften einen Zusammenhang zwischen Temperatur und 

Absorption oder Streuung im Gewebe auf. Wie sich lokale Änderungen der optischen 

Gewebeeigenschaften durch Temperaturänderungen auf die SOM-Signale und damit auf die 

Lichtdosimetrie bei der iPDT auswirken können, sollte weiter untersucht werden.  
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F. BEDEUTUNG UND ZUKUNFT DES SOM FÜR DIE IPDT 

Mit dem SOM-Verfahren kann die Anreicherung des PpIXs in Tumorareal vor 

Durchführung der iPDT-Bestrahlung nachgewiesen werden. Ob aus den SOM-Daten ein 

prognostischer Faktor hinsichtlich der Überlebensdauer abgeleitet werden kann, konnte nur 

tendenziell ermittelt werden und bedarf weitere Untersuchungen. Die Änderungen optischer 

Gewebeeigenschaften im Tumor können mit dem SOM-Verfahren nachgewiesen werden 

und so könnte indirekt eine induzierte Blutung erkannt werden.  

Mit der Möglichkeit der Ableitung der Änderung der optischen Gewebeeigenschaften 

während der Bestrahlung aus der Änderung des Transmissionssignals werden wiederum 

weitere Interpretationen hinsichtlich Gewebeänderungen ermöglicht. Schließlich können 

diese Anzeichen als Indikatoren für ein mögliches Nicht-Erreichen der angestrebten 

applizierten Lichtdosis bzw. für eine inhomogene Verteilung der angestrebten applizierten 

Lichtdosis im Bestrahlungsvolumen liefern, welches ggf. unmittelbaren Handlungsbedarf 

erfordert [121]. 

Mit solchen Informationen könnte eine exakte Abschätzung der Lichtdosimetrie durchge-

führt und nach erfolgter iPDT-Bestrahlung mögliche Gewebebereiche, welche eine zu nied-

rige Lichtdosis erhielten, identifiziert werden [78, 170, 171]. Diese Bereiche könnten dann 

gezielt anderweitig therapiert oder auch mit einer zweiten iPDT behandelt werden. Diese 

Forschungsansätze könnten zudem dahingehend erweitert werden, dass Inhomogenitäten 

oder zeitabhängige Änderung der optischen Gewebeeigenschaften berücksichtigt werden. 

Des Weiteren hat das SOM das Potential neben einer Optimierung der iPDT die patienten-

spezifische Individualisierung, durch die Extraktion patientenindividueller optischer Gewe-

beeigenschaften und deren Änderung, voranzutreiben [172, 173]. Damit wiederum könnten 

optimierte Bestrahlungspläne erstellt oder Echtzeit Anpassungen der Bestrahlungsparameter 

auf Basis lichtdosimetrischer Berechnung oder Simulation durchgeführt werden [80, 117, 

118, 172, 173].  

Durch Echtzeit-Analyse der optischen Eigenschaften erscheint es möglich, die SOM-Daten 

hinsichtlich einer gesteigerten Therapiesicherheit zu untersuchen, indem durch individuelle 

Planung die Belastung des gesunden Gewebes reduziert werden kann und mögliche 

thermische Effekte vermieden werden können. Das SOM-Verfahren wurde mittlerweile 

derart weiterentwickelt, dass es in Lasersysteme, die Teil klinischer Zulassungsstudien sind, 

integriert ist, sodass SOM-Daten automatisch aufgenommen und zur weiteren Analyse 

genutzt werden könnten. 

Zusammenfassend erscheint es sinnvoll das SOM-Verfahren als ein Verfahren zur 

Therapieüberwachung mit der Möglichkeit zur Individualisierung und zur Prognose des 

Ansprechverhaltens der iPDT-Behandlung beim Einsatz in der iPDT zu etablieren [1]. 
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A. INTERSTITIAL PHOTODYNAMIC THERAPY USING 5-ALA FOR 

MALIGNANT GLIOMA RECURRENCES 

Stefanie Lietke, Michael Schmutzer, Christoph Schwartz, Jonathan Weller, Sebastian Siller,  
Maximilian Aumiller, Christian Heckl, Robert Forbrig, Karim-Maximilian Niyazi, Rupert 
Egensperger, Herbert Stepp, Ronald Sroka, Jörg-Christian Tonn, Adrian Rühm, Niklas Thon 
„Interstitial Photodynamic Therapy using 5-ALA for Malignant Glioma Recurrences”, Cancers (Basel), 
(2021), 13 (8), doi:10.3390/cancers13081767 JIF: 6,639 
 

Kurzfassung: 
Ziel dieser Arbeit war es anhand retrospektiver Analysen von interstitiellen photodynami-
schen Therapien (iPDT) an malignen Gliom-Rezidiven zu untersuchen, ob die iPDT eine 
vorteilhafte Therapieoption ist und ob prognostische Faktoren für die iPDT ermittelt werden 
können. 
Die iPDT unter Verwendung von 5-Aminolävulinsäure (5-ALA) als Vorstufe des Photosen-
sibilisators Protoporphyrin IX (PpIX) könnte eine innovative und praktikable Option für die 
Behandlung von malignen Gliomen darstellen. Der zytotoxische Effekt erfolgt dabei nach 
Anregung von PpIX mittels Laserlicht. Zwischen den Jahren 2006 und 2018 wurden in einer 
monozentrischen Patientenkohorte (n=47) mit lokalen Rezidiven maligner Gliome mit iPDT 
behandelt. Die iPDT wurde nur bei Patienten durchgeführt, welche nach primärer Stan-
dardtherapie (d.h. Resektion mit nachfolgender Radiochemotherapie nach Stupp-Protokoll) 
ein malignes Gliom-Rezidiv entwickelten, welches durch eine Gewebebiopsie histologisch 
nachgewiesen wurde und bei dem eine sichere vollständige Resektion nicht möglich war. Die 
Bestrahlungsplanung wurde mit einer 3D-Planungssoftware durchgeführt, welche für die 
iPDT-Bestrahlung adaptiert wurde. Während des Planungsprozesses wurden anhand der Tu-
morlage und Größe die Anzahl der zylindrischen Lichtdiffusoren und deren Position festge-
legt. Diese wurden in einem nachfolgenden stereotaktischen, neurochirurgischen Eingriff im 
Tumorvolumen positioniert. Zusätzlich wurden vor und nach der iPDT bei 18 /47 Patienten 
Messungen mittels spektralem Online-Monitoring (SOM) durchgeführt. 
Die SOM-Daten wurden bezüglich des Auftretens der PpIX-Fluoreszenz und der Transmis-
sion des Therapielichtes im Gewebe zwischen den Lichtdiffusorpaaren analysiert. Zunächst 
wurde ermittelt, ob die Signale vor und nach der iPDT-Bestrahlung einen Schwellwert über-
schritten. Die Ergebnisse daraus wurden anschließend genutzt, um prognostische Faktoren 
bezüglich des SOM zu bestimmen. Diese basierten zum einen auf dem vorwiegenden Vor-
kommen von PpIX-Fluoreszenz zu iPDT-Beginn zwischen den Lichtdiffusorpaaren eines 
Patienten. Zum anderen auf dem Auftreten eines Laserlichttransmissionssignales nach Ende 
der iPDT-Bestrahlung. 
Zusätzlich zum SOM wurden folgende weitere Faktoren analysiert und betrachtet: das Risi-
koprofil der iPDT, die Zeit bis zum Auftreten eines erneuten Rezidivs (Progression-Free 
Survival PFS, in der Publikation abgekürzt als Time to Treatment Failure TTF), die Überle-
benszeit nach dem Auftreten des neuen Rezidivs (Post-Recurrence Survival, PRS). Zudem 
wurden anhand eines Vergleichs der gesammelten medizinischen, technischen und SOM-
Daten mit dem tatsächlichen Überleben mögliche prognostische Faktoren untersucht.  
Insgesamt wurden 47 Patienten mittels iPDT behandelt, von diesen konnten 44 retrospektiv 
ausgewertet werden (medianes Alter 44,9 Jahre, [33,4-87,0] Jahre; 27/17 männlich/weiblich). 
Die behandelten Tumore stellten sich als 37 Glioblastome (WHO2016-Grad IV) und 7 ana-
plastische Astrozytome (WHO2016-Grad III) dar. Bei 30 Tumoren wurde eine Methylierung 
der O-6-Methylguanin-DNA-Methyltransferase nachgewiesen, 29 zeigten einen Isocitratde-
hydrogenase (IDH) Wildtyp. Insgesamt wurden 26 Patienten wegen eines ersten Rezidivs, 9 
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wegen eines zweiten und 9 wegen ihres dritten oder weiteren Rezidivs behandelt. Im Median 
betrug das behandelte Tumorvolumen 3,34 cm3([0,50-22,8] cm3). Die nach der iPDT teil-
weise auftretende schwerwiegendere, neurologische Verschlechterung, beispielsweise in 
Form einer Parese, hielt nur bei einem Patienten länger als sechs Wochen an. Das PFS betrug 
im Median 7,1 Monate (95% Konfidenzintervall (CI): 4,4-9,8 Monate) und das mediane PRS 
betrug 13,0 Monate (CI: 9,2-16,8 Monate). Die Patientenanteile mit einem Überleben nach 
iPDT von mindestens 2- und 5-Jahren betrugen 25% beziehungsweise 4,5%. Ein gutes 
PpIX-Fluoreszenzsignal bei Beginn und ein ausreichendes Transmissionssignal nach Ende 
der iPDT-Bestrahlung konnte mit längerem Überleben in Verbindung gebracht werden. 
Insgesamt wurden keine signifikanten Zusammenhänge zwischen allen analysierten Fakto-
ren, d.h., den Patientenmerkmalen, behandlungsbezogenen Faktoren, SOM-Einschätzung 
oder molekularen Faktoren festgestellt. Der Therapieausgang war darüber hinaus auch un-
abhängig von den Mutationen des Tumors wie dem MGMT-Status. 
Die vielversprechenden Ergebnisse mit gutem 2-Jahres-Überleben dieser Arbeit und das Ri-
sikoprofil der iPDT untermauern, dass prospektive Studien und Untersuchungen durchge-
führt werden sollten, um die iPDT weiterzuentwickeln. Mögliche prognostische Faktoren 
wie Angaben aus dem SOM sollten tiefergehender untersucht werden, um eine bestmögliche 
Behandlung mit gutem Ansprechverhalten des Tumors zu ermöglichen. 
 
Maximilian Aumiller erarbeitete die der Arbeit zugrundeliegende Methodik zur Ana-
lyse der SOM-Daten, welche eine Beurteilung und quantitative Auswertung der 
spektralen Daten ermöglicht und entwickelte ein darauf aufbauendes Konzept zur 
Ersteinschätzung der durchgeführten iPDT-Bestrahlung. Beides wurde von M. 
Aumiller auf die Daten der 18 / 47 iPDT´s angewendet, bei denen erstmalig SOM-
Untersuchungen durchgeführt wurden. 
Darauf aufbauend unterstützte M. Aumiller bei der klinischen Durchführung der zu-
grundeliegenden iPDT-Behandlungen einerseits bei der stereotaktischen iPDT-Pla-
nung insbesondere hinsichtlich Positionierung der Lichtdiffusoren unter lichtdosi-
metrischen Aspekten, andererseits während der iPDT-Durchführung durch Unter-
stützung in der Bedienung des Therapie-Lasers und der Durchführung der intraope-
rativen SOM-Messungen. 
Sämtliche für die Publikation relevanten technischen Daten wurden von M. Aumiller 
zusammengestellt, deren Auswertung (für alle 47 iPDTs) durchgeführt und die Er-
gebnisse schließlich in die Publikation sinnvoll integriert.  
Bei der Verfassung der Manuskriptabschnitte zu den technischen Aspekten der 
iPDT und des SOM im Methodik- und Ergebnisteil war M. Aumiller wesentlicher 
Autor, sowie in der Unterstützung bei der kritischen Korrektur des Manuskriptes in 
Zusammenarbeit mit den anderen Autoren. 
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Simple Summary: Malignant glioma has a poor prognosis, especially in recurrent situations. Intersti-
tial photodynamic therapy (iPDT) uses light delivered by implanted light-diffusing fibers to activate
a photosensitizing agent to induce tumor cell death. This study examined iPDT for the treatment
of malignant glioma recurrences. Forty-four patients treated at one institution were retrospectively
analyzed and patient-, tumor- and treatment-related factors were retrieved from hospital charts.
Most of the patients (37) had glioblastomas, the most aggressive type of glioma. Brain swelling or
small bleedings caused worsening of symptoms in 18 patients, but only in one case severe symptoms
persisted for more than six weeks. After iPDT, tumors recurred after a median of 7.1 months and
patients lived for a median of 13.0 months. Two years after iPDT treatment, 25% of the patients were
still alive. These promising results should be evaluated further in a prospective study.

Abstract: Interstitial photodynamic therapy (iPDT) using 5-aminolevulinic acid (5-ALA)-induced
protoporphyrin IX (PpIX) as a cytotoxic photosensitizer could be a feasible treatment option for
malignant gliomas. In a monocentric cohort of consecutive patients treated between 2006 and
2018, a risk profile analysis of salvage iPDT for local malignant glioma recurrences and associated
outcome measures are presented here. It was considered indicated in patients with circumscribed
biopsy-proven malignant glioma recurrences after standard therapy, if not deemed eligible for
safe complete resection. A 3D treatment-planning software was used to determine the number
and suitable positions of the cylindrical diffusing fibers placed stereotactically to ensure optimal
interstitial irradiation of the target volume. Outcome measurements included the risk profile of the
procedure, estimated time-to-treatment-failure (TTF), post-recurrence survival (PRS) and prognostic
factors. Forty-seven patients were treated, of which 44 (median age, 49.4 years, range, 33.4–87.0
years, 27 males) could be retrospectively evaluated. Recurrent gliomas included 37 glioblastomas
(WHO grade IV) and 7 anaplastic astrocytomas (WHO grade III). Thirty (68.2%) tumors were O-6-
methylguanine-DNA methyltransferase (MGMT)-methylated, 29 (65.9%)—isocitrate dehydrogenase
(IDH)-wildtype. Twenty-six (59.1%) patients were treated for their first, 9 (20.5%)—for their second, 9
(20.5%)—for the third or further recurrence. The median iPDT target volume was 3.34 cm3 (range,
0.50–22.8 cm3). Severe neurologic deterioration lasted for more than six weeks in one patient only.
The median TTF was 7.1 (95% confidence interval (CI), 4.4–9.8) months and the median PRS was
13.0 (95% CI, 9.2–16.8) months. The 2- and 5-year PRS rates were 25.0% and 4.5%, respectively. The
treatment response was heterogeneous and not significantly associated with patient characteristics,
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treatment-related factors or molecular markers. The promising outcome and acceptable risk profile
deserve further prospective evaluation particularly to identify mechanisms and prognostic factors of
favorable treatment response.

Keywords: malignant glioma; glioblastoma; recurrence; photodynamic therapy; 5-ALA; stereotactic
surgery; outcome

1. Introduction

Despite recent advances in the treatment of malignant glioma, prognosis remains
poor with a median overall survival (OS) of less than two years in IDH-wildtype glioblas-
tomas [1,2]. Upon inevitable tumor recurrence, median post-recurrence survival (PRS) is
limited to 7–12 months in most recent studies [3–12]. Salvage treatment options include
resurgery, reirradiation protocols, chemotherapy and any combination thereof. Each of
these treatment options offers specific advantages and limitations. While salvage surgery
can be of advantage in selected cases, only complete resection of the contrast-enhancing
tumor mass seems to prolong post-recurrence survival [10,13–15]. In the case of elo-
quent, diffuse and/or multifocal tumor recurrences, reirradiation and/or second-line
chemotherapy regimens may be preferable [16,17]. No randomized controlled study, how-
ever, has been able to show a relevant survival benefit for any of the treatment regimens
tested [18–25]. This also concerns the use of recently introduced tumor-treating fields [6]
and some early results from immunotherapy [26]. Accordingly, no standard treatment
for progressive/recurrent malignant gliomas exists, and therefore, management has to be
optimally tailored to the individual patient [27].

Photodynamic therapy (PDT) has been introduced as a local surgical treatment option
which is based on cytotoxic effects induced by a photosensitizing agent that is accumulated
within malignant glioma tissue and activated by light of an appropriate wavelength [28].
PDT for malignant glioma was developed alongside fluorescence-guided resection with
5-aminolevulinic acid (5-ALA) [29] which provides highly tumor-specific fluorescence in
combination with minimal side effects: in an approval study [29] as well as in a more recent
assessment [30], safety concerns with respect to drug application or morbidity caused by
fluorescence-guided resection did not exceed the ones of standard surgery. PDT can be
applied as surface PDT within a resection cavity [31–33]. At our institution, PDT is applied
as interstitial PDT (iPDT) by cylindrical diffusing fibers that are stereotactically inserted to
ensure a spatially precise interstitial irradiation of the target tumor volume. In a former
iPDT series of 10 patients with local recurrence of a malignant glioma after multimodal
therapy, we demonstrated the feasibility and tolerability of iPDT [28]. In addition, cases of
remarkably long tumor control have been observed [34]. Here, results of salvage iPDT of
patients (N = 44) suffering from local malignant glioma recurrences after standard therapy
are presented. Special attention is given to the risk profile of iPDT and associated outcome
parameters in this selected patient cohort.

2. Patients and Methods
2.1. Patient Selection

At our institution, salvage iPDT was considered in adult patients with a Karnofsky
performance score (KPS) of at least 70 who presented with a unifocal circumscribed ma-
lignant glioma recurrence after standard multimodal therapy. Local tumor recurrence or
progressive disease as suspected by contemporary measurements [35,36] must not exceed
a maximum extension of 3 cm defined by the contrast-enhancing tumor volume in gadolin-
ium T1-weighted magnetic resonance imaging (MRI). As part of clinical routine, viable
tumor tissue was always histologically verified upfront by minimally invasive stereotactic
biopsy procedures [37] to exclude treatment-associated effects or pseudoprogression. Use
of iPDT was considered indicated in consensus by the neurooncological tumor board when
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other local therapy options such as (re-)resection or (re-)radiotherapy alone were deemed
not to be safely feasible or refused by the patient who qualified for novel experimental
treatment options.

For this single-center retrospective analysis, all 47 consecutive patients who underwent
salvage iPDT for malignant glioma recurrences between 2006 and 2018 were included. In
three patients, however, no follow-up data were availableAll patients provided written
informed consent to treatment. This retrospective investigation was approved by the ethics
committee of the Ludwig Maximilian University, Munich, Germany (reference number
19–650).

2.2. Magnetic Resonance Imaging Protocol

Magnetic resonance imaging always included three-dimensional gadolinium-enhanced
T1- (1 mm slices) and T2-weighted (2 mm slices) scans preoperatively and thereafter. Early
postoperative MRI was routinely performed within 48 h after iPDT treatment and addition-
ally included diffusion-weighted imaging (DWI) and apparent diffusion coefficient (ADC)
to assess early treatment effects.

2.3. Neuropathological Analysis

Neuropathological diagnosis of tumor recurrence was performed according to the
respective valid WHO classification from the years 2007 and 2016 [38,39]. After 2009,
pyrosequencing was performed routinely to determine isocitrate dehydrogenase (IDH)
mutational status and microsatellite analysis for 1 p/19 q codeletion status. In all patients
for whom materials were available, IDH mutations were analyzed retrospectively. O-6-
methylguanine-DNA methyltransferase (MGMT) promoter methylation was analyzed by
methylation-specific PCR and sequencing.

2.4. Interstitial PDT Protocol

Interstitial illumination was performed using a diode laser (Ceralas Diode Laser, Bi-
olitec AG, Jena, Germany) and cylindrical diffusing fibers as described before [25]. The
target volume was defined after multimodal image fusion of the intraoperative stereotactic
CT (contrast-enhanced scans, 0.6 mm axial slices) with the preoperative MRI and, if avail-
able, O-(2-[18F]fluoroethyl)-L-tyrosine (18F-FET)-PET scan. A spatially precise interstitial
irradiation of the individual tumor volumes was planned using the @target 1.19 software
(Brainlab, Munich, Germany) [29].

The patients were administered 20 mg/kg body weight of 5-ALA three to five hours
before the start of iPDT illumination. Depending on tumor geometry, cylindrical diffusing
fibers with an active diffuser length of, optionally, 20 mm or 30 mm were selected. The
fibers had an outer diameter of 1600 µm (CeramOptec GmbH, Bonn, Germany) (first 26
treatments) and 1560 µm (Light Guide Optics, Rheinbach, Germany) (last 18 treatments),
respectively. The fibers were stereotactically inserted with 6 to 12 mm interfiber distances
using a modified Riechert stereotactic frame system (Medical High Tech GmbH, Bad-
Krozingen-Biengen, Germany). Prior to fiber placement, a mandrin was inserted into
the brain along the trajectory to the target to prepare a channel for the fibers and to
serve as a reference for an accurate implantation procedure by means of an orthogonal
C-arm X-ray evaluation (Siemens Healthineers, Erlangen, Germany). Correct positioning
of the light diffusers within the target volume was then ensured using metallic X-ray
markers integrated at the distal and proximal ends of the active segment of the cylindrical
diffusing fibers. During therapy, patients received mechanical ventilation with 100%
oxygen to ensure adequate oxygen supply for the production of free radicals. Interstitial
PDT irradiation was performed with a laser light of 635 nm wavelength at the illumination
power of 200 mW/cm diffuser length for a treatment time of 60 min. In cases where the
treatment plan resulted in small interfiber distances, the illumination power was decreased
and the illumination time was prolonged. Illumination was stopped after the scheduled
time if no residual fluorescence was observed. Intraoperative spectral online monitoring
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was performed prior to and after iPDT illumination as described previously [33,40]. In
brief, one after the other, each cylindrical diffusing fiber was used as an emitter, while
each of the other fibers sequentially served as an optical detection probe connected to
a spectrometer (S2000 or USB2000+, Ocean Optics/Ocean Insight, Ostfildern, Germany)
measuring the detected light in the wavelength range of 550 nm to 800 nm. After iPDT
irradiation, the cylindrical diffusing fibers were removed.

2.5. Spectral Online Monitoring Analysis

The acquired spectral online monitoring data were analyzed for detectable transmit-
ted treatment light at 635 ± 3 nm and protoporphyrin IX (PpIX) fluorescence signals at
705 ± 3 nm. To distinguish between signal artifacts and the true signal, a signal threshold
of three times the signal-to-noise ratio was assumed. In addition, only fiber pairs less
than 19 mm apart were used for spectral analyses. If at least 75% of all transmission or
fluorescence signals of a patient showed a true signal, the patient was graded as good,
otherwise—as poor.

2.6. Perioperative Management and Risk Assessment of iPDT

All iPDT procedures were performed under general anesthesia. In order not to inhibit
antitumor immunological effects, no cortisone was administered peri- and postoperatively
except in case of uncontrolled edema causing severe neurological deterioration.

Any perioperative sequelae resolving within six weeks were considered transient, all
others—as permanent complications of this kind of iPDT treatment. Severity was classified
according to the Common Terminology Criteria for Adverse Events Version 5 (CTCAE) [41].

2.7. Treatment after iPDT and Follow-Up Evaluation

The decision to perform iPDT as standalone treatment or in combination with addi-
tional salvage treatment was made individually by the interdisciplinary neurooncological
tumor board considering each patient’s risk profile, previous therapies, as well as molecular
tumor characteristics.

Patients were followed in the outpatient clinic for six weeks after therapy and in three-
month intervals thereafter. Radiologic tumor recurrence was defined according to Mac-
Donald or after the response assessment in neuro-oncology (RANO) 2010 criteria [35,36].
Once validated FET-PET data had become available [42,43], FET-PET examination was
used, partially in combination with rebiopsy, to rule out pseudoprogression in unclear
non-palliative cases.

2.8. Statistical Evaluation

The reference point for overall survival (OS) was the date of the initial tumor diagnosis.
Time-to-treatment failure (TTF) and post-recurrence survival (PRS) were calculated from
the date of iPDT. Patients had been followed until the last patient died. The distribution of
continuous (categorical) variables was analyzed by means of the Wilcoxon test (X2 statistics).
Survival was analyzed with the Kaplan–Meier method. A Cox proportional hazards
model was used to identify epidemiologic and molecular prognostic factors. Differences
between responders and non-responders were analyzed using logistic regression models.
The complete statistical analysis was performed with the use of SPSS Statistics 25 (IBM,
Armonk, New York, USA). The significance level was set to p ≤ 0.05.

3. Results
3.1. Patient Characteristics

This study included 44 patients (27 (61.4%) males) (Table 1) between 2006 and 2018.
The median age at the time of iPDT was 49.4 years (range, 33.4–87.0 years) and the median
KPS was 90 (range, 70–100) (Table 1). The median time between initial tumor diagnosis
and salvage iPDT was 16.9 months (range, 3.5–192.4 months). Twenty-six (59.1%) pa-
tients were treated for their first, 9 (20.5%)—for their second, 9 (20.5%)—for the third or
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further recurrence. Thirty-six (81.8%) patients had undergone open tumor resection, 43
(97.7%) patients had been treated with percutaneous irradiation and 39 (88.6%)—with
chemotherapy before salvage iPDT for circumscrbed tumor recurrences was considered.
At the time of salvage iPDT, 37 (84.1%) of the recurrent tumors were classified as WHO
grade IV glioblastomas, 7 (15.9%)—as WHO grade III anaplastic astrocytomas. Six (13.6%)
patients suffered from a malignant transformation of an initially diagnosed WHO grade
II diffuse astrocytoma. Twenty-nine (65.9%) of the tumors were IDH-wildtype tumors, 9
(20.5%) had an IDH mutation. For six patients, residual tumor material was insufficient
for retrospective analysis of the IDH status. A methylated MGMT promoter status was
recorded for 30 (68.2%) tumors as part of the integrated histopathological diagnosis.

Table 1. Summary of patients’ characteristics.

Characteristics at iPDT All Patients (N = 44)

Age (years)
Median 49.4
Range 33.4–87.0

Gender, n (%)
Male 27 (61.4)

Female 17 (38.6)
KPS, n (%)

100 3 (6.8)
90 29 (65.9)
80 9 (20.5)
70 3 (6.8)

Symptoms, n (%)
Seizures 27 (61.4)

Aphasia without paresis 12 (27.3)
Paresis without aphasia 4 (9.1)

Aphasia and paresis 1 (2.3) 1

Side, n (%)
Right 20 (45.5)
Left 24 (54.5)

Localization, n (%)
Deep-seated involvement 31 (70.5)

Eloquent lobar localization 17 (38.6)
Stage of disease, n (%)
First tumor recurrence 26 (59.1)

Second tumor recurrence 9 (20.5)
Third tumor recurrence 6 (13.6)

Later stages 3 (6.8)
WHO grade, n (%)

IV 37 (84.1)
III 7 (15.9)
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Table 1. Cont.

Characteristics at iPDT All Patients (N = 44)

WHO grade at initial diagnosis, n (%)
IV 30 (68.2)
III 8 (18.2)
II 6 (13.6)

MGMT promoter methylation status, n (%)
Methylated 30 (68.2)

Unmethylated 14 (31.8)
IDH mutation, n (%)

Wildtype 29 (65.9)
Mutated 9 (20.5)

Unknown (no material left) 6 (13.6)
1 p/19 q codeletion, n (%)

1 p/19 q codeletion 1 (2.3)
No 1 p/19 q codeletion 20 (45.5)

Not tested 23 (52.3)
1 Percentages may not total 100.0 due to rounding.

3.2. Interstitial PDT Treatment

The median iPDT target volume was 3.34 cm3 (range, 0.50–22.8 cm3), targeted with a
median of 4 (range, 3–8) cylindrical diffusing fibers (Table 2). The minimum irradiation time
of 60 min (range, 60–167 min) was received by 29 patients. The median applied light power
per cm diffusor length was 200 mW (range, 82–210 mW). The median energy dose applied
during iPDT illumination was 8996 J (range, 5760–17,388 J), largely depending on the iPDT
target volume and the corresponding adapted number of cylindrical diffusing fibers.

Table 2. Treatment characteristics.

Treatment Algorithms All Patients (N = 44)

Treatment before iPDT, n (%)
Tumor resection 36 (81.9)

Irradiation 43 (97.7)
Chemotherapy 39 (88.6)

Interstitial PDT characteristics
Target volume (cm3)

Median 3.34
Range 0.50–22.8

Number of cylindrical diffusing fibers (range) 4 (3–8)
Applied light power per diffuser length

(mW/cm)
Median 200
Range 82–210

Treatment dose (J)
Median 8883
Range 5760–17,388

Treatment time (minutes)
Median 60 (N = 29)
Range 60–167

Salvage treatment with iPDT, n (%)
Chemotherapy 20 (45.4)
Radiotherapy 7 (15.9)

Radiochemotherapy 4 (9.1)
Treatment after iPDT failure, n (%)

Any chemotherapy 31 (70.5)
Any (re-)radiotherapy 20 (45.5)

Any tumor resection/debulking 4 (9.1)
The bold cells are sub-headlines.
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3.3. Imging after iPDT

Early postoperative imaging within 48 h after iPDT showed a decrease or effacement
of contrast enhancement in all cases. Typically, diffusion restriction occurred in the treated
area (Figure 1). A transient increase in edema surrounding the tumor treatment volume
was seen in 12 cases, six of which caused transient neurological deterioration (two—paresis,
four—aphasia).
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Figure 1. Exemplary case of a 41-year-old female patient suffering from a left frontal glioblastoma re-
currence causing mild aphasia. Post-iPDT MRI showing characteristic changes such as disappearance
of contrast enhancement, diffusion restriction within the treatment volume and mild perifocal edema.
Peri-interventionally, there was transient worsening of aphasia, which then resolved completely in
subsequent weeks.

3.4. Complications after iPDT

Complications after iPDT are listed in Table 3. Overall, 18 patients (40.0%) experienced
transient worsening of the usually preexistent neurological deficits, i.e., mainly incomplete
aphasia and/or hemiparesis. One patient developed malignant edema and underwent
emergency decompression within 24 h after iPDT treatment. In this case, only slight
word-finding difficulties (CTCAE ◦2) persisted. After six weeks, most deficits resolved or
would not inhibit activities of daily life (N = 9, CTCAE ◦1). Three patients (6.8%) suffered
from residual deficits; in one case, self-care was affected (CTCAE ◦3). Postoperative
complications were not found to correlate with the patients’ TTF (p = 0.841) and PRS
(p = 0.492).
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Table 3. Complications after iPDT.

Complications after iPDT All Patients (N = 44)

Postoperative CTCAE grade, N (%)
0 26 (59.1)
1 4 (9.1)
2 10 (22.7)
3 3 (6.8)
4 1 (2.3)
5 0 (0.0)

CTCAE grade at six weeks, N (%)
0 32 (72.7)
1 9 (20.5)
2 2 (4.5)
3 1 (2.3)
4 0 (0.0)
5 0 (0.0)

Type of complications, N (%)
Aphasia 7 (15.9)
Paresis 6 (13.6)

Paresis and aphasia 4 (9.1)
Hyp-/dysaesthesia only 1 (2.3)

None 26 (59.1)
The bold cells are sub-headlines.

3.5. Treatment after iPDT

As part of a predefined combined treatment algorithm, iPDT was immediately fol-
lowed by chemotherapy in 20 cases (45.5%; temozolomide, N = 14, 31.8%; procarbazine/
lomustine, N = 6, 13.6%) and by re-radiotherapy with/without chemotherapy in 11 (25.0%)
cases (Table 2). At the time of tumor progression after iPDT treatment, all patients were
found eligible for additional multimodal treatment (31 (70.5%) patients were treated with
chemotherapy, 20 (45.5%) received re-radiotherapy and 4 (9.1%) underwent open tumor
debulking for space-occupying recurrences before salvage chemotherapy was initiated). No
immediately palliative case (usually confined to best supportive care only) was observed.
Patients with MGMT-methylated tumors did not receive more or less often radiotherapy
(p = 0.81) or chemotherapy (p = 0.92) in the further course of their disease.

3.6. Outcome

The median follow-up duration was 13.0 months (range, 4.7–105.6 months). In three
patients, however, no follow-up data were available. Within their individual follow-up
duration, all the remaining patients experienced tumor progression and died, with all
recorded deaths being tumor-related. Here, the median OS from the first tumor diagnosis
was 39.7 months (range, 9.8–199.0 months). The median time between the first diagnosis
and salvage iPDT was 16.9 months (range, 3.5–192.4 months), median TTF after iPDT was
7.1 months (range, 0.6–93.9 months; 95% confidence interval (CI), 4.4–9.8) and median
PRS was 13.0 months (range, 4.7–105.6 months; CI, 9.2–16.8) (Figure 2). When the three
patients lost to follow-up were also included in the analysis (as part of the intended-to-treat
population), median TTF was 6.8 months and mean PRS was 12.5 months (Supplementary
Figure S1). As can be derived from Figure 2, six- and twelve-months recurrence-free
survival rates after salvage iPDT were 59.1% and 34.1%, respectively. Six- and twelve-
months survival rates after iPDT were 88.6% and 63.6%, respectively. Two years after iPDT
treatment, eleven (25.0%) patients were alive, seven (15.9%) of them recurrence-free.
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3.7. Prognostic Factors

In Table 4, the correlations of prognostic factors with regard to PRS after iPDT are
summarized. Univariate analysis showed a significant influence of KPS on PRS (p = 0.019).
No significant influence of age, MGMT promoter methylation or IDH mutational status,
target volume, time to iPDT treatment or any salvage treatment modality on PRS could
be found. Time between initial diagnosis and iPDT did not correlate with PRS (Pearson’s
coefficient, −0.112, p = 0.469) or TTF (Pearson’s coefficient, −0.169, p = 0.274). No salvage
treatment regimen was associated with an additional survival benefit, neither in the com-
plete study cohort nor in the subgroup of patients with a methylated MGMT promoter
sequence. No known prognostic factor was found to correlate with TTF (Supplementary
Table S1). FET-PET imaging before treatment was available for 12 patients (median maxi-
mum Standardized Uptake Value (SUVmax), 2.95, range, 2.2–8.2) and after treatment for
15 patients (median SUVmax, 2.7, range, 1.5–7.4). Post-therapeutic decrease in SUVmax
was associated with longer TTF (p = 0.081).
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Table 4. Prognostic factors for PRS after iPDT in uni- and multivariate models; HR—hazard ratio, CI—confidence interval.

Characteristic HR Univariate
95% CI p-Value HR Multivariate

95% CI p-Value

Post-recurrence survival (after iPDT)
Age at iPDT 1.006 0.981–1.033 0.635 1.023 0.968–1.080 0.424
KPS at iPDT 0.936 0.886–0.989 0.019 1.961 0.755–5.092 0.167

MGMT methylation 0.751 0.392–1.438 0.388 1.000 0.339–2.946 1.000
IDH mutation 0.878 0.405–1.904 0.742 1.018 0.326–3.178 0.976
Target volume 1.019 0.956–1.086 0.557 1.017 0.943–1.096 0.666
Time to iPDT 1.003 0.996–1.010 0.392 1.003 0.992–1.015 0.553

Further chemotherapy 0.811 0.421–1.561 0.530 1.030 0.443–2.392 0.946
Further radiotherapy 0.999 0.540–1.849 0.999 1.005 0.317–3.189 0.994

Further surgery 0.782 0.276–2.212 0.643 1.303 0.258–6.568 0.748

The bold cells are sub-headlines.

3.8. Intraoperative Spectral Online Monitoring

Intraoperative transmission and fluorescence data could be evaluated for 18 patients.
A total of 300 pre- and postoperative spectra each were analyzed, with one spectrum
recorded for each possible fiber pair. The median number of spectra per patient was 24
(range, 12–84). Overall, insufficient postoperative transmission was detected in 21.7% of the
spectra and preoperative fluorescence in 15.8%. Of the 18 patients, 13 (72.2%) showed good
postoperative transmission rates between two fibers (of 75% or more), indicating sufficient
illumination over the complete duration of treatment. Ten (55.6%) also showed PpIX
fluorescence over a threshold of 75%. In three (16.7%) cases, only preoperative fluorescence
was graded as good, but not the postoperative transmission. In all patients, no residual
PpIX fluorescence could be detected after the iPDT. Good postoperative transmission
and preoperative fluorescence were associated with longer TTF and PRS, although the
differences were not highly significant (Table 5).

Table 5. Results of statistical tests of the association of intraoperative spectral online monitoring
with time-to-treatment failure (TTF) and post-recurrence survival (PRS), including 95% confidence
intervals (CI).

Spectral Data
(N = 18)

Median TTF (CI)
(Months) p-Value Median PRS (CI)

(Months) p-Value

Transmission < 75% 9.63 (.978; 18.28) 12.97 (12.03; 13.92)
Transmission > 75% 15.73 (4.71; 24.96)) 0.196 19.70 (4.32; 35.08) 0.130
Fluorescence < 75% 9.63 (4.20; 15.06) 16.57 (7.83; 25.31)
Fluorescence > 75% 12.13 (3.84; 20.42) 0.427 17.47 (4.20; 30.74) 0.326

4. Discussion

This study’s main findings are: (1) iPDT was technically feasible in all patients; (2)
iPDT can be performed with acceptable risk even in highly eloquent tumor localizations; (3)
iPDT appears to be associated with favorable treatment effects even in heavily pretreated
malignant glioma recurrences; (4) iPDT as part of a salvage treatment concept is associated
with considerable long-term survival (PRS > 2 years) in a—so far—poorly defined subpop-
ulation of malignant glioma patients; (5) treatment success was not associated with any of
the known conventional and molecular prognostic factors of malignant gliomas.

Interstitial PDT is a technically demanding form of local treatment that is used for
various tumor diseases [44]. Malignant glioma cells are characterized by a selective and
effective uptake of systematically administered 5-ALA with subsequent intracellular con-
version into the red fluorescent, phototoxic PpIX by exploiting the enzymatic machinery
of heme synthesis [45]. As a photosensitizer, PpIX mediates energy transfer from light
photons to oxygen molecules to generate reactive oxygen species that lead to oxidation
and destruction of membranes, proteins and other vital intracellular structures [46,47].



Cancers 2021, 13, 1767 11 of 16

Some of the cell death mechanisms initiated in this manner effectively stimulate the im-
mune response, adding an intriguing systemic effect to this otherwise local treatment
modality [48,49].

These characteristics of 5-ALA in combination with the possibility of a spatially precise
interstitial illumination by means of a stereotactic frame-based installation of the respective
light diffusers make iPDT an attractive tool for local malignant glioma recurrences after
standard therapy. This minimally invasive procedure might be of advantage over the
technical alternative of a surface PDT, in which an illumination source is introduced
directly into the resection cavity at the end of surgery to illuminate any residual tumor
tissue. The disadvantage of this method is that the extent of the residual tumor tissue
cannot be determined with certainty and the penetration depth of illumination is limited
to a few millimeters. However, since a spatially precise illumination of the target tumor
volume seems to be fundamental to achieve full treatment effects, the image-guided
stereotactic iPDT may be preferred. Moreover, iPDT is not limited to resectable tumors.
Only few centers, however, have gained some preliminary clinical experience with iPDT
in malignant brain tumors so far (yet unpublished personal communications). To date,
just one prospective study has been published which suggested 5-ALA-based iPDT to
be safe and feasible for a selected patient population with glioblastoma recurrences [28].
No permanent procedure-related morbidity was seen in the 10 patients treated and select
patients survived surprisingly long, possibly thanks to immunological effects known from
PDT treatment [50].

This manuscript presents clinical experiences in a large cohort of 44 multimodally
pretreated patients who underwent iPDT for small, unifocal and circumscribed malignant
glioma recurrences with a maximum extension of 3 cm. This size limitation was based
on the maximum number of light fibers per laser and the experimental data, which have
shown optimal spacing of light diffusers of about 7–9 mm for accurate tissue illumination
without causing critical thermal effects [28].

Based upon intense interdisciplinary and collaborative efforts, dedicated equipment
had been made available so that treatment planning, diffusing fiber insertion and light
application were technically feasible in all intended cases. By means of the intraoperative
spectral online monitoring technique, transmission of treatment light between fibers and
PpIX fluorescence light could be monitored. During most treatments, PpIX fluorescence
was characterized as good before starting the illumination and vanished during irradiation,
which, at least in cases with good postoperative light transmission grading, indicates
substantial consumption of PpIX as expected due to photobleaching of this photosensitizer.
The technique of spectral online monitoring seems to be a promising tool to monitor 5-
ALA administration, PpIX accumulation and fiber placement and potentially to estimate
treatment effectiveness. In addition, it was observed that the portion of spectral data
indicating good treatment light transmission decreased during treatment. This can be used
as an indicator that optical tissue properties change such that the light penetration depth
is reduced during iPDT illumination, commonly leading to partial and, in some cases,
complete transmission signal loss. The reasons for these changes in the in vivo situation
have not yet been investigated and understood in detail. However, this observation is in
accordance with a previous study [51], where a reduction of treatment light transmission
during iPDT was already reported.

Transient clinical deterioration was recorded in about 40% of patients and was mainly
due to exaggerated edema and/or some hemorrhagic imbibition. The latter observa-
tions could not be attributed to direct interference of individual catheter trajectories with
intratumoral vascular structures.

Only one patient experienced a grade 3 neurological deterioration persisting for more
than six weeks. In this retrospective iPDT study, symptoms usually resolved within six
weeks after iPDT even without steroid treatment, which was held back so as not to impede
possible immunological effects. The development of perioperative complications was
independent of the density of previous tumor treatments, tumor volume and the number
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of laser fibers implanted. This may be due to the limitation to tumors not exceeding 3 cm
in extension suggested by earlier studies [33].

Comparison of these complication rates to those reported after other local treatments
is challenging because of differences in patient selection, especially regarding tumor size
and potentially eloquent location. In the de novo unselected setting, the current gold
standard local treatment, fluorescence-guided resection, has reported adverse events in
about 40% of the cases, with grade 3 or worse aphasia in up to 6% and hemiparesis in up
to 4% of the treatments [52]. For resection in eloquent location, neurological deterioration
in up to 60% of the treatments has been reported [53]. In the recurrent setting, complica-
tion rates for open resection have been suggested to even increase sequentially in each
recurrence situation [54,55]. As an adjunct or alternative to reresection, re-radiotherapy
(with/without bevacizumab) emerged as an increasingly used salvage treatment option
after 2011. Notably, toxicity rates of grade III or higher aphasia have been described in
between 4% [56] and 32% [57] of the treatments. In summary, in an often multimodally
pretreated and symptomatic patient population, any local treatment is associated with an
increased risk of at least transient morbidity.

The observed median PRS of 13.0 months is in the upper range of the median PRS orig-
inated by other treatment modalities, ranging mostly between seven and nine months [17].
In the DIRECTOR study where first glioblastoma recurrences were treated with different
temozolomide dose regimens, PRS ranged between 7.9 months for MGMT-unmethylated
and 12.5 months for MGMT-methylated tumors [58]. In that cohort, complete resection of
contrast enhancement was associated with a more favorable PRS of 12.9 months, compared
to incomplete resection (PRS, 6.5 months) and no resection (PRS, 9.8 months), indicating,
like the present study, a benefit of local treatment if possible [10].

In the present iPDT cohort, no influence of molecular markers such as MGMT and
IDH on response to iPDT with or without adjuvant therapy including temozolomide can be
observed. Different numbers and types of pretreatments and a heterogeneous patient popu-
lation may explain the lack of an observable effect or a still too low total number of cases, as
other studies also did not uniformly observe a prognostic effect of MGMT promoter methy-
lation or lack thereof in recurrent situations [58,59]. Due to different treatment groups
in different studies, a direct meaningful comparison of outcome data is rather difficult.
Interestingly, though, more than 20% of patients in the iPDT series survived more than two
years after malignant glioma recurrence irrespective of time to PDT and later salvage treat-
ments and even with MGMT-unmethylated primary glioblastomas. This high percentage of
long-term survivors warrants further investigation. As shown, common prognostic factors
in malignant glioma patients did not differ between long-term and short-term survivors in
this cohort, based on a threshold PRS of two years. Possibly, immunological factors may
play a role, as has been suggested in experimental settings [60,61]. One of the key factors
stimulating the immune response may be the heat shock protein HSP-70 as it was shown
that sublethal 5-ALA PDT upregulated HSP-70 by up to 50-fold in glioma cells [49]. The
upregulation of HSP-70 and the fact that 5-ALA PDT on glioma spheroids attracted and
matured coincubated dendritic cells was experimentally confirmed [62]. The cell death
mechanisms glioblastoma cells in a patient treated with iPDT undergo are expected to
be very heterogeneous, as both light distribution and photosensitizer distribution are not
homogenous. Therefore, parts of the tumor may undergo direct necrosis, others—apoptotic
cell death and some cells in the periphery may survive. However, the plethora of cell death
mechanisms initiated may be advantageous for an efficient stimulation of immune response
with presentation of damage-associated molecular patterns, production of inflammatory
cytokines such as interleukin 6 and attraction and maturation of dendritic cells, altogether
leading to recruitment of effector T cells as reviewed in [63]. These authors suggested
a combined therapeutic approach of PDT with immune checkpoint blockade. Further
research, especially into immunological processes surrounding glioblastoma treatment, is
required to gain more detailed and specific knowledge to benefit most from iPDT.
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In addition, standard MRI images after iPDT showed loss of contrast and FET en-
hancement and a change in the diffusion restriction precisely confined to the treatment
volume. The interpretation of such findings with regard to mechanisms and clinical rele-
vance will be addressed in future studies. Importantly, data interpretation in this study
is not hampered by immunologically induced imaging effects as tumor recurrence was
histologically verified in all non-palliative cases.

5. Conclusions

Interstitial PDT of gliomas remains a challenging procedure due to limited light
penetration depth in brain tissue, a complex planning and implantation procedure and
potential risk of clinical deterioration especially after treatment in eloquent areas. Never-
theless, in experienced hands, iPDT may be a promising treatment option in a high-risk
patient population combining acceptable, mostly transient morbidity with the possibility
of long-term survival. It does not critically interfere with but may rather complement
other treatment options in the recurrent disease such as re-radiotherapy and/or salvage
chemotherapy regimens. These data strongly support further investigation in a controlled
prospective setting.

Supplementary Materials: The following are available online at https://www.mdpi.com/article/10
.3390/cancers13081767/s1, Figure S1: Survival curves. (a) Overall survival of the intention to treat
population after initial tumor diagnosis; (b) time-to-treatment failure (TTF) of the intention to treat
population after iPDT treatment; (c) post-recurrence survival (PRS) of the intention to treat population
after iPDT treatment; Table S1: Prognostic factors for TTF after iPDT in uni- and multivariate models
HR—Hazard ratio, CI—confidence interval.
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Kurzfassung:  
Ziel dieser Untersuchung war es zu überprüfen, ob ein Zusammenhang zwischen gemesse-
nen Änderungen in den erhobenen spektralen Online-Monitoring (SOM) Daten und einer 
T1-Hyperintensität in der posttherapeutischen MRT-Bildgebung in der nativen T1-Wich-
tung besteht. 
Im Rahmen dieser Untersuchung wurden Daten der interstitiellen photodynamischen The-
rapie (iPDT) bei Patienten mit neu diagnostizierten, unbehandelten malignen Gliomen der 
Gattung Glioblastom (WHO2016-Grad IV) retrospektiv analysiert (n = 11; 8/3 männ-
lich/weiblich; mittleres Alter: 68 Jahre, Bereich: 40-76 Jahre).  
Bei der iPDT wurde 5-Aminolävulinsäure verabreicht, welches sich nach oraler Gabe selektiv 
im Tumor anreichert und zu Protoporphyrin IX (PpIX) metabolisiert wird. Die Bestrahlung 
erfolgte im Rahmen eines stereotaktischen Eingriffs mit interstitiell positionierten, zylind-
risch abstrahlende Lichtdiffusoren (Anzahl Lichtdiffusoren 2-10, Diffusorlänge 2-3 cm, 
Leistung 200 mW/cm, Wellenlänge 635 nm, Bestrahlungsdauer 60 min). SOM erfolgte zur 
Messung von Lichttransmission und PpIX-Fluoreszenz zwischen den Lichtdiffusoren in 
Echtzeit während der iPDT. Für die Bewertung des Behandlungsergebnisses wurden MRT-
Aufnahmen (Median 26 h nach iPDT) erstellt. Patientenindividuell wurde sowohl eine intra-
operative Änderung der Lichttransmission zwischen Lichtdiffusorpaaren als auch das Auf-
treten einer lokalen intrinsischen T1-Hyperintensität in der T1-gewichteten, nicht Kontrast-
mittel-verstärkten MRT-Bildgebung beobachtet. Die beobachteten intrinsischen T1-Hyper-
intensitäten konnten jeweils mit dem Behandlungsvolumen in Verbindung gebracht werden. 
Zudem weisen sie auf das Vorkommen von Methämoglobin hin, welches möglicherweise als 
iPDT-induzierter Effekt entstanden ist. Die mediane Überlapp (Overlap/OV-Koeffizient) 
zwischen dem Tumorvolumen und der T1-Hyperintensiät betrug 61%, wobei im Median nur 
5% des Tumorvolumens direkt beeinflusst wurden. 
Zur Analyse wurde, basierend auf den SOM-Daten, der optische Absorptionskoeffizient μa 
und dessen Veränderung Δμa während der iPDT-Bestrahlung für die jeweilige ein Lichtdif-
fusorpaar umgebende Geweberegion für die iPDT-Wellenlänge berechnet (Median 
μa = 0,068 mm-1 IQR: [0,045 0,093]; Wertebereich von Δμa: [-0,021 0,35] mm-1).  
Der räumliche Vergleich zwischen den Lichtdiffusorpositionen und der Lokalisation der 
intrinsischen T1-Hyperintensität ergab, dass das Auftreten einer T1-Hyperintensiät mit einer 
Erhöhung des optischen Absorptionskoeffizienten korreliert (p = 0,003). Weiterhin wurde 
im Falle fehlender PpIX-Fluoreszenz zu Beginn der iPDT ein tendenziell geringerer Anstieg 
der Absorption und vermindertes Auftreten der intrinsischen T1-Hyperintensität beobach-
tet. 
Diese Ergebnisse belegen einen Zusammenhang zwischen der Veränderung der SOM-Daten 
infolge der iPDT und dem Auftreten einer T1-Hyperintensität in diesen Bereichen. Sie ste-
hen im Einklang mit In-vitro Experimenten und legen eine PDT-induzierte Deoxygenierung 
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von Hämoglobin und eine mögliche Oxidation von Hämoglobin zu Methämoglobin nahe. 
Zur genauen Untersuchung dieses Vorgangs sind weitere Untersuchungen und Daten erfor-
derlich, welche insbesondere die Änderung der SOM-Signale über die Bestrahlungsdauer er-
möglichen und so schließlich den zeitlichen Beginn der Änderung der optischen Gewebeei-
genschaften erkennen lassen. Dies kann als Basis für die Entwicklung optimierter iPDT-
Bestrahlungsprotokolle dienen und die Implementierung von fraktionierten Bestrahlungs-
schemata oder Anpassung der Bestrahlungsdauer an die Änderung der optischen Gewebeei-
genschaften noch während der iPDT-Bestrahlung ermöglichen. 
 
Der Anteil von Maximilian Aumiller an dieser Arbeit über 11 iPDT´s an zuvor unbe-
handelten (De-novo) malignen Gliomen beinhaltete zunächst die Etablierung und 
Anwendung der Methodik zur Registrierung der prä- und postoperativen MRT-Bil-
der, sowie der im Rahmen der stereotaktischen Bestrahlungsplanung definierten 
Lichtdiffusor-Koordinaten. 
M. Aumiller entwickelte die dieser Arbeit zugrunde gelegten neuen Verfahren zur 
Berechnung und dreidimensionalen Repräsentation von Lichtpropagationszonen 
zwischen zwei Lichtdiffusoren. Darauf aufbauend erstellte M. Aumiller Verfahren 
zur dreidimensionalen Überlagerung von segmentierten Strukturen in den MRT-Bil-
dern, den Lichtdiffusor-Positionen, und den berechneten Lichtpropagationszonen, 
sowie die quantitative Berechnung der entsprechenden Volumina und Schnittvolu-
mina. 
M. Aumiller untersuchte die Zusammenhänge zwischen den geometrischen Daten 
der T1-Bildgebeung und den aus den SOM-Daten abgeleiteten spektralen Charakte-
ristika (insbesondere Intensitätsverhältnisse und Änderungen des optischen Absorp-
tionskoeffizienten) und führte die statistischen Analysen durch.  
M. Aumiller war federführend bei der Verfassung des Manuskripts und überarbeitete 
dieses in Zusammenarbeit mit den Ko-Autoren. 
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Simple Summary: Treatment monitoring is highly important for the delivery and control of brain
tumor therapy. For interstitial photodynamic therapy (iPDT), an intraoperative spectral online
monitoring (SOM) setup was established in former studies to monitor photosensitizer fluorescence
and treatment light transmission during therapy. In this work, data from patients treated with iPDT
as the initial treatment for newly diagnosed glioblastoma (n = 11) were retrospectively analyzed.
Observed changes in treatment light transmission were assessed, and changes in optical tissue
absorption were calculated out of these. In addition, magnetic resonance imaging (MRI) data were
recorded within 48 h after therapy and showed intrinsic T1 hyperintensity in the treated area in
non-contrast-enhanced T1-weighted sequences. A 3D co-registration of intrinsic T1 hyperintensity
lesions and the light transmission zones between cylindrical diffuser fiber pairs showed that reduction
in treatment light transmission corresponding to increased light absorption had a spatial correlation
with post-therapeutic intrinsic T1 hyperintensity (p ≤ 0.003).

Abstract: In a former study, interstitial photodynamic therapy (iPDT) was performed on patients
suffering from newly diagnosed glioblastoma (n = 11; 8/3 male/female; median age: 68, range: 40–76).
The procedure includes the application of 5-ALA to selectively metabolize protoporphyrin IX (PpIX)
in tumor cells and illumination utilizing interstitially positioned optical cylindrical diffuser fibers
(CDF) (2–10 CDFs, 2–3 cm diffusor length, 200 mW/cm, 635 nm, 60 min irradiation). Intraoperative
spectral online monitoring (SOM) was employed to monitor treatment light transmission and PpIX
fluorescence during iPDT. MRI was used for treatment planning and outcome assessment. Case-
dependent observations included intraoperative reduction of treatment light transmission and local
intrinsic T1 hyperintensity in non-contrast-enhanced T1-weighted MRI acquired within one day
after iPDT. Intrinsic T1 hyperintensity was observed and found to be associated with the treatment
volume, which indicates the presence of methemoglobin, possibly induced by iPDT. Based on SOM
data, the optical absorption coefficient and its change during iPDT were estimated for the target
tissue volumes interjacent between evaluable CDF-pairs at the treatment wavelength of 635 nm. By
spatial comparison and statistical analysis, it was found that observed increases of the absorption
coefficient during iPDT were larger in or near regions of intrinsic T1 hyperintensity (p = 0.003). In
cases where PpIX-fluorescence was undetectable before iPDT, the increase in optical absorption and
intrinsic T1 hyperintensity tended to be less. The observations are consistent with in vitro experiments
and indicate PDT-induced deoxygenation of hemoglobin and methemoglobin formation. Further
investigations are needed to provide more data on the time course of the observed changes, thus
paving the way for optimized iPDT irradiation protocols.
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1. Introduction

The standard of care for treating newly diagnosed malignant gliomas comprises surgi-
cal resection, when feasible, followed by radiochemotherapy. Unfortunately, the median
survival for patients suffering from high grade gliomas continues to be low [1,2]. In an at-
tempt to improve this dismal prognosis, the feasibility of photodynamic therapy (PDT) has
been investigated since the 1980s [3,4]. So far, several clinical trials using different photosen-
sitizers have been published (for an overview, see [5]). Several clinical studies have explored
the use of 5-aminolevulinic acid (5-ALA) as a photosensitizer precursor [6–10], which has
some intriguing advantages over other photosensitizers for treating high grade gliomas:

• There is much less concern about unspecific photosensitization during circulation and
tissue distribution, as 5-ALA itself is not photoactive [11].

• Clinically approved, 5-ALA is also widely used for protoporphyrin IX (PpIX)-based
fluorescence-guided resection of malignant gliomas [11–13].

• The photosensitizer PpIX is produced in the mitochondria of malignant glioma cells
with a high selective accumulation compared to adjacent tissue [11].

• Due to the relatively fast photobleaching of PpIX, any low PpIX concentration metabo-
lized in adjacent tissue will be used up before cell death is induced [14–16].

There are two different approaches to deliver 5-ALA-based PDT for malignant gliomas:
as an adjuvant treatment after surgical resection in order to destroy residual PpIX-containing
diffusely infiltrating glioma cells [17,18] or as a primary treatment in a stereotactic intersti-
tial approach by inserting cylindrical diffuser fibers (CDF) into the glioma tissue, named
interstitial PDT (iPDT) [6,10,14].

In any approach, sufficient light needs to be delivered throughout the relevant tissue
volumes. Light penetration depends on the wavelength-dependent optical tissue parame-
ters governing light absorption and scattering. Utilizing Monte Carlo simulations, it was
shown that inside the tissue the light fluence rate around a CDF used during iPDT typically
decays exponentially to 1/e (37%) within less than 3 mm for red light [6,19]. At 635 nm,
the iPDT treatment wavelength used for excitation of the 5-ALA-induced PpIX, blood is
still the dominant absorber. Therefore, the absorption depends, critically, also on the blood
oxygenation level, as the absorption coefficient of deoxygenated blood is about 8.5 times
higher than that of oxygenated blood at this specific wavelength [20]. As PDT consumes
tissue oxygen, the oxygenation status of hemoglobin—and thus its absorption coefficient—
may dynamically vary during treatment as reported [21,22]. It can be hypothesized that
intracerebral hemorrhages induced by the implantation procedure may, therefore, have a
rather complex impact on treatment success. To elucidate the involved processes, the effects
of 5-ALA-PDT on hemoglobin absorption were experimentally assessed in an artificial
liquid tissue phantom model in a prior study [23]. In artificial samples containing intact
erythrocytes, almost no change in optical parameters was observed when the illumination
started and PpIX photobleaching occurred continuously. If lysed erythrocytes were used
in the liquid phantom, however, a change in treatment light transmission was observed
immediately after initiating treatment. Comparing these two experiments shows that
some time is needed for the erythrocyte cell membrane to rupture under laser irradia-
tion, plus further time for the hemoglobin to be deoxygenated. Once the erythrocyte cell
membrane ruptured, rapid deoxygenation of the hemoglobin occurred, and, in addition,
met-hemoglobin (MetHb) was formed. As the absorption of deoxy-hemoglobin (Hb) and,
even more so, of MetHb at 635 nm is much stronger than the absorption of oxy-hemoglobin
(HbO2) (about 8.5 and 33 times higher, respectively), this has an immediate effect on the
light distribution [23].
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Clinically, intercranial hemorrhages are visualized and controlled using CT and MRI.
In case of an intracerebral hemorrhage, the MRI signal characteristics depend on the cellu-
lar location and the different types of hemoglobin produced during the breakdown and
removal of blood [24]. Typically, in the acute setting after intracerebral hemorrhage, intra-
cellular HbO2 or, later, Hb appears largely isointense to the surrounding brain parenchyma
in non-enhanced T1-weighted MR imaging. Two to three days after PDT illumination,
the formation of intracellular MetHb is usually seen as intrinsic signal hyperintensity on
T1-weighted images [24–28]. Whether and how these changes are seen after PDT treat-
ment, and whether and how they may be related to the PDT procedure, has not been
systematically investigated so far.

Therefore, in this investigation, intraoperative changes in treatment light transmis-
sion and PpIX fluorescence are assessed, based on measurements before and after iPDT
according to the spectral online monitoring (SOM) procedure described in [7,10,29], retro-
spectively analyzed for a number of patients with high grade glioma undergoing iPDT [8].
A further aim was the investigation of potential relations between changes in light absorp-
tion within the tissue and intrinsic T1 hyperintensity visible on early postoperative MRI
within 48 h after treatment. To this end, the appearance, strength, as well as 3D positional
relations of increased light absorption within the tissue and intrinsic T1 hyperintensity in
early postoperative MRI data were analyzed.

2. Materials and Methods
2.1. Data Acquisition

Ethical approval for the retrospective analysis of the collected data was obtained from
the institutional review board (University Hospital LMU Munich ethics protocol: UE no.
335–16). SOM and MRI data were obtained from patients suffering from de novo GBM
treated with salvage iPDT [8] and were analyzed retrospectively (n = 11; 8/3 male/female;
median age: 68, range: 40–76). Relevant irradiation and spectral online monitoring charac-
teristics are listed in Table 1. In one case, the entire tumor could not be treated in one single
treatment session due to its localization. Therefore, iPDT was applied in two successive
treatment sessions: iPDT cases #4a and #4b. The iPDT treatment was performed as earlier
described [6,8]. The number of CDFs and the insertion coordinates for stereotactic place-
ment of the fibers were determined by careful 3D treatment planning (target 1.19 software,
Brain LAB AG, Munich, Germany), with the number of CDFs employed per iPDT ranging
from 2 to 10. Parallel placement of the CDFs is favored but not always possible due to
the shape of the target volume or other restrictions to be considered during the treatment
planning. Treatment light with a wavelength of 635 nm was delivered by a 4-port diode
laser system (Ceralas PDT Diode Laser, biolitec AG, Jena, Germany). The CDFs (outer
diameter 1.56 mm; Light Guide Optics, Rheinbach, Germany) with a 20 or 30 mm diffuser
length were connected to the laser ports via short connecting fibers. To perform SOM
measurements, all treatment fibers, except the one for illumination and excitation for the
desired measurement, were temporarily disconnected from the short connecting fibers
and instead connected to the inputs of a fiber switch (MPM-2000, Mikropack, Ostfildern,
Germany) [10,29]. The output of the fiber switch was guided to a spectrometer (USB2000+,
Ocean Insight, former Ocean Optics, Ostfildern, Germany) with a long pass inline filter
(RG645, Schott Glas, Mainz, Germany) at the spectrometer entrance. PDT illumination was
conducted with a 200 mW/cm diffuser length for 1 h as standard-setting [30], if not indi-
cated otherwise in Table 1. It was shown that, for comparable scenarios, this power setting
limits the tissue heating to below 42 ◦C [6]. A minimum target light dose of 18.7 J/mm2 was
used for treatment planning, as previously calculated based on the concept of “complete”
photobleaching [31]. In cases where interfiber distances below 9 mm had to be chosen
due to restrictions in the treatment planning (e.g., blood vessels near the trajectories),
the power was reduced and the irradiation time prolonged to prevent thermal damage.
SOM was performed twice, immediately before (pre) and after (post) iPDT illumination,
thus receiving the pre and post iPDT spectra, exemplarily illustrated in Figure 1. The
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transmitted treatment light is visible in the wavelength range of 626–642 nm. The PpIX
fluorescence signal is in the range of 650–750 nm. In total, 320 spectra (pre plus post iPDT)
were recorded and analyzed (range: 2–36 per iPDT case, median: 24), representing about
41% of all possibilities of measurable spectra (784 for 392 CDF-pair combinations).

Table 1. Irradiation and spectral online monitoring characteristics, displaying the number of mea-
sured spectra and used cylindrical diffuser fibers (CDFs) with the irradiation parameters during the
treatment.

iPDT
Case

Total Number of
Measured Spectra

CDFs
Used

Median Interfiber
Distance CDF Power Irradiation

Time
Total Applied

Light Dose

[mm] [mW/cm] [s] [J]

1 12 4 10.0 200 3600 8640
2 28 7 13.2 200 5400 20,520
3 30 6 10.5 200 3600 8640
4a 12 4 10.2 200 3600 8640
4b 2 2 10.0 200 3600 2880
5 20 5 11.0 100 7200 7200
6 20 5 12.3 150 7200 10,800
7 42 7 10.6 200 3600 12,960
8 72 9 13.0 200 3600 15,120
9 30 6 11.0 200 3600 12,960
10 32 10 13.2 200 3600 18,720
11 20 5 11.4 133 5400 8694
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Figure 1. Spectral online monitoring data of a CDF-pair shown at iPDT start (pre iPDT, solid black
line) and iPDT end (post iPDT, solid red line). Dotted lines indicate the detection thresholds.

2.2. Spectral Data Assessment

The spectra measured during the SOM procedure were assessed regarding treatment
light transmission around 635 nm and PpIX fluorescence around 705 nm (see Figure 1).
The transmitted treatment light was analyzed concerning its integral signal intensity It
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(in counts/ms), recorded within the wavelength interval of 626–642 nm according to
Equation (1).

It =

642 nm∫

626 nm

I(λ) dλ (1)

where I(λ)dλ is the intensity measured within a wavelength interval dλ. The PpIX fluo-
rescence was assessed by fitting a normalized pure PpIX fluorescence spectrum IPpIX(λ)
and a normalized auto-fluorescence spectrum Iauto(λ) to the recorded data Irec(λ) in the
wavelength range of 650–750 nm:

Irec(λ) = a IPpIX(λ) + b Iauto(λ) (2)

with adjustable weighting factors a and b. The first addend in Equation (2) represents the fit-
ted PpIX spectrum contained in the recorded spectra. This fluorescence was analyzed based
on its maximum signal intensity value If (in counts/ms) recorded within the wavelength
range 702–708 nm:

If = max
{

a IPpIX(λ)
∣∣ 702 nm ≤ λ ≤ 708 nm

}
(3)

The signal intensities It and If given by Equations (1) and (3) were considered de-
tectable (above detection threshold) if the maximum signal intensities I(λ) within the
specified wavelength intervals were higher than three times the noise level, which was
determined individually for each spectrum from the spectral range of 500–550 nm, outside
the ranges of transmitted treatment light and fluorescence. To obtain a measure for the
change of treatment light transmission during iPDT, the intra-operative pre versus post
iPDT treatment light transmission ratio Rpre/post is calculated using Equation (4):

Rpre/post =
It,pre

It,post
(4)

If It,pre was below the detection threshold, Rpre/post was defined as 0. Multiple measure-
ments on tissue phantoms showed that the statistical uncertainty of the signal intensities It
and If given by Equations (1) and (3) was not more than 8%. Propagation of uncertainty
with the variance formula yields an uncertainty <20% for Rpre/post.

2.3. Calculation of Intensities and Optical Tissue Properties

Diffusion approximation was used for all calculations to derive the absorption coeffi-
cient µa of the tissue at the treatment wavelength of 635 nm using the measured treatment
light transmission signal intensities It between the CDF-pairs. It was assumed that the
CDFs emit and detect light homogeneously. The active CDF-sections were approximated
as linear arrays of isotropically emitting point sources or isotropically collecting point
detectors (five sources or detectors per mm diffuser length, each contributing with the same
weight). The photon fluence rate Φij generated for each photon emitted from one point
source i on the emitting CDF at the location of one point detector j on the detecting CDF is
given by [32,33]:

Φij
(
rij, µa, µ′s

)
=

1
4 π rij

3
(
µa + µ′s

)
exp

(
−rij

√
3µa(µa + µ′s)

)
(5)

where rij is the distance between an emitting and a detector point and µs’ the reduced
scattering coefficient of the tissue. The double sum over Equation (5) for all emitting points
i and detector points j includes all point-to-point combinations between the two CDFs
and is proportional to the theoretically expected value of the transmitted treatment light
intensity It,theo for the CDF-pair [34]. As for constant emission power per active CDF length,
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the total power emitted by a CDF scales with the length of its light-emitting section; LE,
It,theo is described by Equation (6):

It,theo =
P0·LE

N ∑
i

∑
j

Φij
(
rij, µa, µ′s

)
(6)

where N is the number of point combinations. The constant calibration factor P0 (in
cm·counts/ms) includes the emitted photon rate per cm diffuser length and the conversion
factor from photon fluence rate at the detecting CDF-section to measured intensity. To
note, Equation (6) is independent of the length of the active CDF section of the detector,
which relies on the assumptions that the detection efficiency is homogeneous and the total
detection efficiency is independent of the diffuser length. P0 was determined experimentally
by fitting Equation (6) to transmitted laser intensities acquired from measurements with
the iPDT SOM setup in liquid artificial tissue phantoms with pre-characterized optical
properties made from ink (brilliant black, Pelikan 4011, Pelikan Group GmbH, Berlin,
Germany), Lipovenös® (Lipovenös MCT 20%, Fresenius, Bad Homburg, Germany), and
distilled water. The measurements were performed between CDF-pairs with various active
diffuser lengths in a distance-dependent manner.

To determine an average absorption coefficient µa at 635 nm for the tissue volume
surrounding the CDF-pair in the clinical case, the integral transmitted treatment light
intensity It obtained from the spectral measurements is compared to It,theo(µa,µs’) (see
Equation (6)). During this comparison, the absorption coefficient µa in Equation (6) is
adjusted, and the reduced scattering coefficient µs’ is kept constant at 2 mm−1 [6]. The
distance values rij inserted in Equations (5) and (6) were calculated using the coordinates of
the active CDF-sections defined in the treatment plan. These coordinates further define the
coordinates of the emitter and detector points of each CDF-pair. From these calculations,
the minimum distance was derived as a distance classifier for each CDF-pair, as the CDFs
often cannot be placed perfectly in parallel to each other. For each CDF-pair, a lookup table
of intensity values It,theo(µa) according to Equation. (6) was calculated for a set of µa values
from 0.0001 to 0.75 mm−1 with a resolution of 0.0001 mm−1. The µa value leading to the
best match between the calculated intensity It,theo(µa) and the intraoperatively measured
intensity It was selected and defined as the representative absorption coefficient for the
tissue volume surrounding the specified CDF-pair.

For CDF-pairs with no transmission (transmitted treatment light intensity below
detection threshold) pre or post iPDT, the minimally needed µa to obtain a signal intensity
equal to the detection threshold was determined, using the same procedure. From the µa
values obtained from the pre and post iPDT spectra, the difference ∆µa induced during the
iPDT illumination was calculated. For iPDT case #1, ∆µa was calculated based on Rpre/post,
but not the two µa values themselves, because an individual optical filter was used, which
was different from the filter used for the SOM procedure in all other iPDT cases, so the
predetermined P0 value was not suitable.

In addition, forward calculations were performed with Equation (6) to examine the
influence of different blood volume fractions (bvf) and hemoglobin species in tumor tissue
on It. As blood is the main absorber in tissue at 635 nm [35], the µa values inserted into
Equation (6) were set to those of the respective hemoglobin species multiplied with the
assumed bvf, while the absorption of all other tissue constituents was assumed to be
neglectable. The following absorption coefficients at 635 nm were used for the different
pure hemoglobin species: HbO2: µa = 0.2477 mm−1; Hb: µa = 2.1149 mm−1 and MetHb:
µa = 8.1073 mm−1 [20,36]. The average oxygen saturation of normal capillary blood is
assumed to be 85% [37]. Therefore, a mixture of 85% HbO2 and 15% Hb is used in the
calculations for this case. To sum up, this resulted in the following absorption coefficients
of the tissue per % bvf: 0.0053 mm−1/% for capillary blood, 0.0211 mm−1/% bvf for Hb,
and 0.0811 mm−1/% bvf for MetHb.
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2.4. CT and MRI-Protocol

A contrast-enhanced CT was acquired for treatment planning after the induction of
anesthesia and assembly of the stereotactic frame. MR images were acquired within 14 days
before iPDT for treatment planning and on the day after iPDT for treatment assessment
(median: 22 h after the end of therapy; range: 15–29 h). Pre- and postoperative MRI was
performed with a GE SIGNA HDxt 3T scanner (GE Healthcare, General Electric, Chicago,
IL, USA). T1-weighted sequences (Repetition time TR = 6.5 ms; Echo time TE = 3.15 ms)
were recorded before (3D; resolution 0.4297 × 0.4297 × 3.5 mm3) and after (3D; resolution
0.4297 × 0.4297 × 0.7 mm3) administration of a Gadolinium-based contrast agent (GBCA).

2.5. MRI Analysis

By affine transformation using mutual information, MR images were co-registered
with the CT scan in the stereotactic frame [38]. For this purpose, all images were resam-
pled to the lowest image resolution (0.4297 × 0.4297 × 0.5 mm3) via 3D extrapolation.
The resampling and automatic co-registration of the MR and CT images were performed
using Advanced Normalization Tools (ANTs; version 2.3.2, University of Pennsylvania,
Philadelphia, PA, USA, University of Virginia, Charlottesville, VA, USA and University of
Iowa, Iowa City, IA, USA) [39]. The co-registration was visually verified and, if necessary,
adjusted manually using ITK-Snap (version 3.8, University of Pennsylvania, Philadel-
phia, USA) [40]. The tumor volume was defined in the pre-therapeutic contrast-enhanced
T1-weighted MR images. The T1 hyperintensity structure was segmented in the post-
therapeutic non–contrast enhanced T1-weighted MRI. T1 hyperintensity structures were
defined as regions where the intensity was higher than in the directly surrounding tissue in
the post-therapeutic dataset but not in the pre-therapeutic dataset. The segmentation of all
structures was performed manually and was independently reviewed by two medical doc-
tors (S.Q., neurosurgeon with more than 5 years experience; and B.E-W., neuroradiologist
with more than 15 years of post-fellowship experience in interpreting MRI). To characterize
the spatial relation of the tumor volume (VT) and the intrinsic T1 hyperintensity (Vhyp)
structures, the Dice similarity coefficient (DSC, Equation (7)), and the Jaccard similarity
coefficient (JSC, Equation (8)), as well as the overlap volume (OV, Equation (9)), were
calculated [41–44]).

DSC =
2
∣∣∣VT ∩Vhyp

∣∣∣

|VT|+
∣∣∣Vhyp

∣∣∣
(7)

JSC =

∣∣∣VT ∩Vhyp

∣∣∣
∣∣∣VT ∪Vhyp

∣∣∣
(8)

OV =

∣∣∣VT ∩Vhyp

∣∣∣

min
(
|VT|,

∣∣∣Vhyp

∣∣∣
) (9)

A DSC or JSC value of 1 indicates identical volumes in shape, localization, and size.
An OV of 1 indicates that the smaller volume is fully included in the larger volume. DSC,
JSC, and OV values of 0 all indicate disjunct volumes without any overlap. In addition to
the overlap parameters, the volume ratios Vhyp/VT and (VT ∩ Vhyp)/VT were calculated.

For the intrinsic T1 hyperintensity analysis, a normalized value of the MRI signal
intensity within the intrinsic T1 hyperintensity region (IT1) is calculated. IT1 provides at
least a rough estimate of the degree of T1 hyperintensity. It further considers different gain
settings of the images, allowing comparability between the different iPDT cases.

IT1 =
ĪT1

ĪWM
(10)
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According to Equation (10), IT1 is defined as the ratio of the mean image intensity
within the intrinsic T1 hyperintensity ( ĪT1) and the mean image intensity of white matter
regions (ĪWM). For this purpose, seven isotropic spheres (diameter 8 mm) containing only
white matter were drawn in the brain hemisphere unaffected by the tumor, and their
overall mean image intensity was calculated. In this calculation, background intensity was
neglected, as it was less than 1% of the image intensity.

2.6. Overlap Calculation between T1 Hyperintensity and CDF-Pairs

For further assessment of the obtained MRI and SOM results, the spatial relation
between intrinsic T1 hyperintensity and the positions of the CDFs placed in the tumor was
examined. To determine whether the T1 hyperintensity is located between a CDF-pair and
how much it may have affected the light transmission, a 3D volume of simple geometrical
shape (see Figure 2) was defined around the active sections of each CDF-pair. That volume
roughly represents the region in which most light propagation occurs from one to the
other CDF. This “light transmission zone” is a volume with standardized shape which was
intersected with the intrinsic T1 hyperintensity, as shown in Figure 2. For the positional
analysis, the coordinates of the stereotactic CDF trajectory were transformed to CT image
coordinates, using a linear coordinate transformation, and the image coordinates of the
active CDF-section along the trajectory were determined. Based on these coordinates,
the predominant light transmission zone surrounding a CDF-pair was defined by fluence
calculations between two parallel line sources placed at a 10 mm distance. Assuming tumor-
like tissue optical properties (µa = 0.02 mm−1, µs’ = 2 mm−1 [6]), Equations (5) and (6) were
used to determine the two light fluence rates that would be generated in every voxel (size
0.1 × 0.1 × 0.1 mm3) of a large discretized volume surrounding the CDF-pair if one or the
other active CDF-section would emit light, respectively. By multiplication of these fluence
rates (Equation (11)), an estimate measure for the contribution of a voxel with coordinates
(x,y,z) to the treatment light transmission signal expected for this CDF-pair is obtained.

Ivoxel(x, y, z) ∼ Φ1(x, y, z) · Φ2(x, y, z) (11)
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Using this estimation, the light transmission zone was defined by combining the
voxels with the strongest contributions, up to a total contribution of 2/3 (67%) compared to
the sum over all voxels. The size of this combined volume corresponds to a convex hull
surrounding two capsules of radius 2.1 mm constructed around the two active sections
of the CDF-pair. The definition of the light transmission zone was standardized in this
way for all CDF-pairs, i.e., by the construction of capsule-shaped volumes with radius
2.1 mm around the active CDF-sections and the subsequent construction of the convex
hull around these two capsule-shaped volumes. For the 3D analysis, the capsule-shaped
volumes are built up employing a computer aided design program (FreeCAD version
0.18.16117 © Juergen Riegel, Werner Mayer, Yorik van Havre 2001–2019), and the convex
hull around them is computed automatically with Matlab R2018b (MathWorks Inc., Natick,
MA, USA) during the intersection process. For the positional analysis of the volumes
illustrated in Figure 2, the T1 hyperintensity volume was transformed into a tetrahedral
mesh with an average tetrahedron size of 0.02 mm3 (min: 0.0004 mm3, max: 0.06 mm3)
using a mesh tool based on the computational geometry algorithms library (CGAL) [45].
For each tetrahedron, it was checked whether it was within the light transmission zone
of a CDF-pair, and the overlap volume was determined by summing those tetrahedron
volumes. In case of a non-zero overlap volume, the CDF-pair was regarded as affected by
T1 hyperintensity.

2.7. Data Evaluation and Statistics

Descriptive p-values were calculated using the Mann–Whitney U test and the two-
sided Spearman test (alpha = 0.05; power = 0.8). Statistical comparisons were performed
using IBM SPSS Statistics for Windows, version 25 (IBM Corp., Armonk, NY, USA). Mathe-
matical calculations and data fitting procedures were implemented in MATLAB R2018b
(MathWorks Inc., Natick, MA, USA). The 3D visualizations and further 3D analysis were
completed using Paraview version 5.6.0 (Kitware, Inc., Clifton Park, NY, USA, [46]).

3. Results
3.1. T1 Hyperintensity in Early Postoperative MRI and 3D Superimposition

Intrinsic T1 hyperintensity was visible in early postoperative MRI (median: 22 h
after the end of therapy; range: 15–29 h) after iPDT. The calculated geometric and overlay
measures of the tumor volume (VT) and the intrinsic T1 hyperintensity volume (Vhyp)
are listed in Table 2. While the median T1 hyperintensity volume (Vhyp) was 790.1 mm3,
there was one case with Vhyp less than 100 mm3 and two cases with Vhyp larger than
1500 mm3. The maximum diameter of the intrinsic T1 hyperintensity ranged between
3 mm and 19.1 mm (median: 8.45 mm). The comparison between Vhyp and the tumor
volume VT based on Vhyp/VT shows that in 7/12 patients, the intrinsic T1 hyperintensity
volume after treatment was larger than 5% of the tumor volume. In only three cases was it
larger than 30%. With regard to (Vhyp ∩ VT)/VT, in only 5/12 cases more than 5% (max
28%) of the tumor volume was covered by T1 hyperintensity. In 11/12 cases Vhyp was
smaller than VT so that OV = (Vhyp ∩ VT)/Vhyp. Thereof, in 7/11 cases, at least 60% of the
intrinsic T1 hyperintensity are localized within the tumor (median: 0.61). In 3/12 cases,
the volume of intrinsic T1 hyperintensity was almost completely located within the tumor
volume (OV > 0.90). This is demonstrated in Figure 3, showing in the upper panel the
T1-weighted MR images and segmentations for case #9 with the largest overlap, OV = 0.99.
The 3D superimposition shows that the intrinsic T1 hyperintensity region (blue) is almost
completely located within the contrast enhancing tumor region (red) and crossing one
of the CDF sections (black). In the lower panel of Figure 3, case #10 with the smallest
overlap, OV = 0.02, is shown. Here, the 3D superimposition shows that the intrinsic T1
hyperintensity volume is located almost entirely outside the segmented tumor volume, but
next to two CDFs.
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Table 2. Tumor volume (VT) and properties of the intrinsic T1 hyperintensity volume (Vhyp) of the
different iPDT cases and the calculated Overlap (OV), Dice (DSC), and Jaccard (JSC).

iPDT Case VT Vhyp Max. Diameter Vhyp IT1
Vhyp
VT

Vhyp∩VT
VT

OV DSC JSC

(mm3) (mm3) (mm) a.u. (%) a.u. a.u. a.u. a.u.

1 1382 50 4.6 0.67 3.7 0.02 0.42 0.03 0.02
2 8574 3928 19.1 1.45 45.8 0.28 0.62 0.39 0.24
3 1955 544 9.6 0.80 27.8 0.01 0.03 0.01 0.01
4a 2269 1740 12.0 0.56 76.7 0.22 0.29 0.25 0.14
4b 537 978 15.0 0.91 182.1 0.03 0.03 0.02 0.01
5 4079 137 4.5 0.59 3.4 0.02 0.66 0.04 0.02
6 6920 152 4.4 0.71 2.2 0.02 0.96 0.04 0.02
7 11,020 361 3.0 0.73 3.3 0.03 0.94 0.06 0.03
8 13,650 1374 10.0 0.81 10.1 0.08 0.79 0.14 0.08
9 7176 115 5.1 0.73 1.6 0.02 0.99 0.03 0.02
10 15,340 1065 13.1 1.19 6.9 0.00 0.02 0.00 0.00
11 3990 603 7.3 0.74 15.1 0.09 0.60 0.16 0.09

median 6064 790 8.45 0.74 12.8 0.05 0.61 0.09 0.05
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Figure 3. Two examples of MRI and 3D superimposition visualization, showing: contrast-enhanced
T1-weighted MRI before iPDT (CE-T1 pre iPDT); non-contrast-enhanced T1-weighted MRI after iPDT
(NCE-T1 post iPDT); segmentation of the tumor volume (red) and intrinsic T1 hyperintensity (blue)
based on the CE-T1 pre iPDT and NCE-T1 post iPDT images; and 3D superimposition of tumor
volume (red), intrinsic T1-hyperintensity volume (blue), and planned localization of irradiating tips
of cylindrical diffuser fibers (black). The upper panel shows iPDT case #9 with the largest overlap
coefficient (OV = 0.99); the lower panel iPDT case #10 with smallest overlap coefficient (OV = 0.02).

In total, 5/11 patients had an OV < 0.5, but the volume of intrinsic T1 hyperintensity
was still located in close proximity to the contrast-enhancing tumor region. DSC and JSC
show the positional agreement between tumor and T1 hyperintensity to be 0.39 or 0.24 at
most, respectively (median: 0.09/0.05). A higher OV than DSC or JSC further indicates
the high volume differences between VT and Vhyp. Further comparison of the intrinsic



Cancers 2022, 14, 120 11 of 22

T1 hyperintensity and the position of CDF-pairs demonstrated that 298/392 CDF-pairs
(76%) had a local intrinsic T1 hyperintensity involvement within the light transmission
zone surrounding the CDF-pair. The residual 94/392 CDF-pairs (24%) showed no local
intrinsic T1 hyperintensity involvement. Of all CDF-pairs, 108/392 (27.6%, or 36.2% of
all 298 CDF-pairs with T1 hyperintensity) had >5% T1 hyperintensity volume in the light
transmission zone surrounding the CDF-pairs.

3.2. Effects of Different Blood Volume Fractions on Laser Light Transmission at 635 nm

As intrinsic T1 hyperintensity in early postoperative MRI may be associated with
blood degradation products, theoretical calculations were made to illustrate the effects of
increasing blood volume fraction (bvf) and different hemoglobin species on the detected
light intensities. The results shown in Figure 4 represent the calculated dependency of the
treatment light transmission on the interfiber distance between two parallel CDFs with
20 mm diffuser length. The shown intensity values are normalized to the intensity in
tumor tissue with optical parameters µa= 0.02 mm−1; µ′s = 2 mm−1 (bvf = 3.8%, red solid
line) at 10 mm interfiber distance indicated by a red circle in Figure 4. These values are
compared to the detection threshold of the SOM setup obtained from the intraoperative
data marked by a horizontal dashed line. A slightly increased bvf (7.5% or 15%, cyan
curves), potentially induced by a hemorrhage, would reduce the signal intensity. However,
transmitted laser light would still be detectable at interfiber distances up to at least 17 mm.
In case the bvf increases further, e.g., if a hemorrhage is induced during fiber placement
before iPDT illumination, the absorption increases further and leads to a steeper signal
decay (brown dashed curve). According to the calculations and assumptions, a bvf of at
least 40% accounts for absorption, making it impossible to detect a transmitted light signal
for interfiber distances larger than 10 mm (brown square). In addition to changes in bvf,
spectral changes of the absorbing molecules may occur. For example, with ongoing iPDT
and deoxygenation of the blood, Hb might become the relevant absorber. With Hb as the
absorber, the effect of the increase on µa would rise by a factor of four, resulting in a further
reduction of transmitted light intensity, as shown by the dark blue lines (Hb = 7.5%/15%).
A fraction of about 10% Hb would have a similar effect as a hemorrhage with 40% bvf. The
occurrence of methemoglobin would lead to a further drastic reduction of signal intensity
(violet curves). A MetHb fraction of 15% in tissue (µa (15% MetHb) = 1.2 mm−1) would
lead to a complete loss of detectable laser light for CDF separations larger than 4 mm (violet
dashed curve). Calculations show that 1% bvf of MetHb would lead to an absorption of
µa ~ 0.08 mm−1, which is four times higher than the preset ‘normal’ tumor absorption of
µa = 0.02 mm−1 with a bvf of 3.8%. Thus two different changes must be considered for
interpretation of measured SOM data: changes in the bvf and changes in the absorption
spectrum due to photo-induced molecular processes.
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Figure 4. Calculation of transmitted light intensity at 635 nm between cylindrical diffuser fibers
(CDFs) with a 2 cm diffuser length, and its dependency on the interfiber distances for different blood
volume fractions (bvf) and hemoglobin species. Blood is approximated to contain 85% HbO2 and
15% Hb. Transmitted light intensities are normalized to tumor (µa = 0.02 mm−1, µs’ = 2 mm−1) at
10 mm interfiber distance (red circle). The legend shows the different blood volume fractions of
hemoglobin species and the resulting µa assumed for the calculation with µs’ set constant to 2 mm−1.
The horizontal dashed line at 1.9 × 10−4 shows the estimated detection threshold of the iPDT SOM
setup. The red square indicates that in case of a tumor with 11.4% bvf the detection threshold is
reached at an interfiber distance of 19 mm. The brown square shows that for 40% bvf the detection
threshold is already reached at an interfiber distance of 10 mm.

3.3. Intraoperative Transmission Intensity Change and Its Comparison to Intrinsic T1
Hyperintensity

Intraoperative SOM data were acquired for 160 CDF-pairs. For 132/160 CDF-pairs,
the interfiber distance was less or equal to 19 mm, the distance at which a signal should
be detectable even with the highest absorption measured for undisturbed “brain adjacent
tumor” tissue (µa = 0.06 mm−1, red square in Figure 4) [47]. Table 3 shows the numbers
of CDF-pairs with detectable transmitted laser light and PpIX fluorescence pre and post
iPDT and with or without local intrinsic T1 hyperintensity in the light transmission zone
surrounding a CDF-pair. As CDF-pairs with interfiber distances larger than 19 mm may
have no or very low laser light transmission even at ‘normal’ optical tissue properties, only
CDF-pairs with interfiber distances ≤19 mm were included in the statistical evaluations
(132/160). Of these 132 CDF-pairs, 17 showed no detectable laser light transmission at
iPDT start. The 17 CDF-pairs divide into 14 cases with and 3 cases without local intrinsic T1
hyperintensity in early postoperative MRI, with a significantly higher number of those with
local intrinsic T1 hyperintensity (p = 0.008). After iPDT, additional 25 CDF-pairs (increase
from 39 to 64) had no detectable laser light transmission, which includes additional 20 CDF-
pairs with interfiber distance ≤19 mm (increase from 17 to 37). Thereof 1 CDF-pair had no
local intrinsic T1 hyperintensity, and 19 had local intrinsic T1 hyperintensity involvement.
When considering CDF-pairs with interfiber distance ≤19 mm, PpIX fluorescence could
be measured for 95/115 CDF-pairs pre iPDT, of which 72/95 had a local intrinsic T1
hyperintensity. After iPDT, residual PpIX fluorescence was observed in neither iPDT case
nor for any CDF-pair. Two iPDT cases (#6 and #11) unite 19/20 (95%) of all CDF-pairs
without detectable PpIX fluorescence pre–iPDT, corresponding to all CDF-pairs of these
two cases. In Figure 5a, the calculated intra-operative pre versus post iPDT treatment light
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transmission ratio Rpre/post is plotted against the interfiber distance. The data are grouped
by CDF-pairs with local intrinsic T1 hyperintensity involvement (red and black symbols)
and those without (blue and cyan symbols). Rpre/post values larger than 50 were observed
only for CDF-pairs with detectable laser light transmission signal before but not after iPDT
and with local intrinsic T1 hyperintensity in early postoperative MRI (black symbols). In
total, 9/160 (6%) CDF-pairs had a Rpre/post smaller than 0.8 (increase of It > 20%; maximum
error of Rpre/post is 20%). For 98/160 CDF-pairs, Rpre/post was larger than 1.20 (decrease of
It > 20%). The comparison of CDF-pairs with detectable transmission pre iPDT in Figure 5b
shows that the ratio Rpre/post is larger for CDF-pairs with local intrinsic T1 hyperintensity
than for those without (median/interquartile range: 4.5/[2.3, 13.3] versus 2.3/[1.2, 4.1],
p = 0.001).

Table 3. Overview of evaluated CDF-pairs and observed detectability of treatment light transmis-
sion intensity (transmission) or PpIX fluorescence signal before (pre iPDT) and after (post iPDT)
conducted iPDTs.

Number of CDF-Pairs Total Transmission Detectable Fluorescence Detectable

Pre iPDT Post iPDT Pre iPDT Post iPDT

yes no yes no yes no yes no

All interfiber distances 160 121 39 96 64 114 46 0 160
Interfiber distance ≤19 mm 1 132 115 17 95 37 95 2 20 2 0 115 2

With
local intrinsic T1 hyperintensity 102 88 14 69 33 72 2 16 2 0 88 2

Without
local intrinsic T1 hyperintensity 30 27 3 26 4 23 2 4 2 0 27 2

1 Only CDF-pairs with interfiber distance ≤19 mm were included in statistical evaluations to avoid bias by spectra
with undetectable transmission at “normal” optical tissue properties (µa ≤ 0.06 mm−1). 2 Transmission signal
detectable pre iPDT (in total 115 CDF-pairs).
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µa pre iPDT determined from all SOM measurements with detectable transmission signals 

Figure 5. (a) Transmission ratios Rpre/post for all CDF-pairs compared to interfiber distance. The colors
and symbols indicate whether transmission was detectable post iPDT and whether T1 hyperintensity
was observed (see legend). Crosses near the x-axis indicate CDF-pairs with no detectable treatment
light transmission at iPDT start, for which Rpre/post is defined as 0. (b) Comparison of CDF-pairs
with and without local intrinsic T1 hyperintensity, considering only CDF-pairs with detectable
transmission pre iPDT and interfiber distance ≤19 mm.

The average µa of the tissue between two CDFs, calculated from the SOM measure-
ments pre iPDT, are shown in Figure 6 as a function of the interfiber distance. The median
µa pre iPDT determined from all SOM measurements with detectable transmission signals
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(blue and red symbols) was 0.068 mm−1 (interquartile range: [0.045, 0.093]). There was no
significant difference between the µa values for CDF-pairs with and without intrinsic T1
hyperintensity (red versus blue symbols): 0.069 mm−1 vs. 0.070 mm−1; p = 0.37.
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Figure 6. Calculated µa values before start of iPDT compared to interfiber distance. The colors
and symbols indicate whether transmission was detectable pre iPDT and whether intrinsic T1
hyperintensity was observed (see legend). The dashed line represents the mean detection threshold
of the SOM setup.

The calculation of ∆µa showed (see Figure 7a) that only for CDF-pairs with local
intrinsic T1 hyperintensity involvement (red, black), a ∆µa greater than 0.054 mm−1 was
observed. A decrease in µa was seen for 12 CDF-pairs. Of these, 8 had local intrinsic T1 hy-
perintensity involvement. Considering only CDF-pairs with an interfiber distance ≤19 mm,
∆µa was higher when intrinsic local T1 hyperintensity was observed (median/interquartile
range in mm−1: 0.025/[0.012, 0.052] versus 0.0134/[0.0022, 0.030], p = 0.003, Figure 7b).
CDF-pairs with no detectable treatment light transmission at iPDT start were not consid-
ered, as no ∆µa could be calculated.
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Figure 7. (a) Calculated ∆µa dependent on the interfiber distance between CDF-pairs. Colors
indicate whether transmission was detectable post iPDT and whether intrinsic T1 hyperintensity was
observed (see legend). For better visibility, the data point at (6.06|0.35) is omitted. (b) Comparison
of ∆µa of CDF-pairs with and without local intrinsic T1 hyperintensity, considering only pairs with
transmission pre iPDT and interfiber distance ≤ 19 mm.
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3.4. Comparing Intrinsic T1 Hyperintensity Strength

The signal intensity of the intrinsic T1 hyperintensity and the degree of overlap be-
tween intrinsic T1 hyperintensity and light transmission zone were evaluated to investigate
whether a stronger involvement of T1 hyperintensity for a given CDF-pair leads to a
stronger influence on the observed absorption change ∆µa. For this purpose, the fraction of
T1 hyperintensity within the light transmission zone between a CDF-pair was multiplied by
IT1. The resulting T1 hyperintensity strength was compared to ∆µa in Figure 8, separately
for each CDF-pair and with respect to detectable laser light transmission at the end of iPDT.
The linear two-sided Spearman regression (R2 = 0.66, p < 0.001, N = 115) indicates that for
higher ∆µa values, a higher intrinsic T1 hyperintensity strength can be expected in the light
transmission zone. From CDF-pairs without local intrinsic T1 hyperintensity (blue and
cyan symbols, T1 hyperintensity strength = 0), the degree of T1 hyperintensity strength
that leads to a significant increase in ∆µa can be deduced. According to Figure 8, a T1
hyperintensity strength of approximately 0.20 leads to an average ∆µa of 0.05 mm−1.
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Figure 8. Hyperintensity strength in the light propagation volume surrounding CDF-pairs, with
the calculated regression line obtained by the Spearman test. For better visibility, the data point at
(0.05|0.35) is not shown. The colors and symbols indicate whether transmission was detectable post
iPDT and whether intrinsic T1 hyperintensity was observed (see legend).

3.5. Analysis of PpIX Fluorescence

Analyzing ∆µa in relation to the occurrence of PpIX fluorescence between a CDF-
pair showed, for the 20 CDF-pairs without local fluorescence before iPDT, that either an
increase (11/20) or a decrease (9/20) in µa could be observed (∆µa range: −0.021 mm−1 to
0.125 mm−1). A ∆µa <−0.005 mm−1 only occurred for CDF-pairs with no PpIX fluorescence
before iPDT. Overall, for CDF-pairs without detectable fluorescence, the median ∆µa is
more than 2.7 times smaller compared to CDF-pairs with detectable fluorescence before
iPDT. This indicates a possible relationship between higher ∆µa and the occurrence of
fluorescence, but the difference is not statistically significant (0.0098 mm−1 vs. 0.0265 mm−1,
p = 0.063). Only CDF-pairs with detectable PpIX fluorescence had intrinsic T1 hyperintensity
strengths larger than 0.14.
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4. Discussion

Analyzing intraoperative SOM measurements from patients receiving iPDT for high
grade glioma, a decrease in transmitted treatment light related to an increase in tissue
absorption for 85% of the evaluated CDF-pairs could be observed for the treatment wave-
length of 635 nm. On postoperative MRI, areas with intrinsic T1 hyperintensity in the
treatment area were identified and analyzed with respect to their location relative to the
iPDT treatment volume. A stronger increase in µa correlates significantly with the occur-
rence of intrinsic T1 hyperintensity in the light transmission zone surrounding a CDF-pair.
No correlation between tissue absorption at iPDT start and intrinsic T1 hyperintensity in
early postoperative MRI was observed. Further SOM analysis demonstrated a tendency
towards higher ∆µa related to if PpIX fluorescence was observed between a CDF-pair.

Intercranial intrinsic T1 hyperintensity may be caused by different substances, in-
cluding MetHb, melanin, lipids, proteins, minerals, and others [48]. MetHb is a blood
degradation product that could be procedure-related, produced with a potentially acceler-
ated conversion due to iPDT [49].

High-grade gliomas form an especially pronounced capillary system with thinner
vessel walls than normal blood vessels [50]. Silent, asymptomatic hemorrhages are reported
in 20–60% of biopsies [51,52], albeit before MRI was readily available for trajectory planning.
A small proportion of these silent hemorrhages were distant from the biopsy location itself
and, therefore, described as trajectory-related. The occurrence of trajectory-related hemor-
rhages was confirmed by Casanova et al. [53,54], who even described injuries occurring at
some distance from the trajectory. The diameters of intrinsic T1 hyperintensities found in
the case of this study (3 mm to 19 mm) were of similar size to that of the silent hemorrhages
found for biopsies (diameters < 5 mm to 40 mm) [51,52]. Clinically silent hemorrhages may
have been treatment-related during iPDT and become visible as intrinsic T1 hyperintensity
in early postoperative T1-weighted MRI due to the accelerated conversion of Hb species to
MetHb by iPDT illumination. This accelerated conversion would be well consistent with
findings in liquid tissue phantoms [23].

Some intrinsic T1 hyperintensity was found in every post iPDT non-enhanced T1-
weighted sequence analyzed in the presented cohort. In most iPDT cases, either the overlap
(OV) of the intrinsic T1 hyperintensity with the tumor volume was high (above median),
or the volume of intrinsic T1 hyperintensity was very small (below median). Therefore,
the observed T1 hyperintensity was mainly confined within the tumor volume or directly
adjacent to the contrast enhancing tumor margin. Unfortunately, the contrast enhancement
in MRI does not fully represent the actual tumor volume, as contrast enhancement is mainly
related to the breakdown of the blood brain barrier but does not cover the infiltration
zone [44,55]. It is known that FET-PET allows better visualization of the metabolically
active tumor, and, in most cases, high-grade gliomas show a larger volume in FET-PET
imaging compared to MRI [56]. This is consistent with reports stating that PpIX is also
accumulated in the diffuse infiltration zone or peritumoral zone with metabolically active
tumor cells [31,57]. To take into account that MRI does not display the full tumor volume,
the iPDT treatment planning is carried out in such a way that the PDT effect is extended
into the PpIX-accumulating infiltration zone. For this purpose, the peripheral CDFs are
placed within the contrast-enhanced tumor volume but close to the tumor margin. Taking
both aspects into account, it can be assumed that the OV coefficients between the T1
hyperintensity volume and the real tumor volume, including the infiltration zone not
visible in contrast-enhanced MRI, are larger than those OV coefficients calculated only
based on the contrast-enhanced MRI. Thus, it can be concluded that all T1 hyperintensity
volumes observed in this work are located within the full tumor volume, including the
infiltration zone, and within the intended iPDT treatment volume. A notable exception
was iPDT case #4, which was treated twice. In the second treatment, case #4b, a four-fold
smaller tumor volume was targeted compared to the first treatment. About 2/3 of the
intrinsic T1 hyperintensity volume recorded after the second iPDT overlapped with the
tumor volume treated in the first iPDT session. In this case, the formation of an additional
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fraction of MetHb or another intrinsically T1 hyperintense substrate between the two iPDT
sessions can be assumed.

The occurrence of a hemorrhage may by itself immediately cause an absorption
increase due to the increased bvf in the tissue. However, as observed in the results, this
would probably not lead to a complete loss of transmission between some CDF-pairs. In
case of a reference interfiber distance of 10 mm, capillary blood would need to occupy 40%
of the tissue volume to reduce the light transmission to below the detection limit. As a
further effect, spectral changes due to potentially photo-induced molecular changes must
be taken into account. If oxygen consumption by the iPDT procedure led to the formation
of deoxygenated hemoglobin, a bvf of about 10% would be sufficient for a total loss of
transmission. The formation of MetHb would further increase the absorption coefficient at
an iPDT treatment wavelength of 635 nm, and even small bvf would have a severe effect on
transmission. Deoxygenation of blood is well consistent with previous findings on liquid
phantoms [23]. In addition, a directly ROS-induced MetHb formation has indeed been
reported [36,58–60]. PDT-induced hemoglobin deoxygenation may be the probable cause
in all instances, where a high increase in tissue absorption was observed, and ROS-induced
MetHb-formation can also not be excluded.

By calculating the intrinsic T1 hyperintensity strength, better quantification of the local
T1 hyperintensity volume’s influence on the light propagation between a CDF-pair should
be achieved to correlate it with a potentially iPDT-induced absorption change. This was
only partly successful, as the conclusion that a strong and large T1 hyperintensity is only
observed when the absorption increase during iPDT was high is not very well-founded
with R2 = 0.66. Furthermore, it was observed that the T1 hyperintensity strength was
relatively small between many CDF-pairs, although a high ∆µa was calculated. With the
observed ∆µa being higher than expected if only induced by oxygenated blood, hemoglobin
deoxygenation, or even MetHb production by iPDT have to be considered.

Assuming that CDF insertion leads to an intercranial hemorrhage, this would usually
be followed by a hyperacute stage, during which predominantly HbO2 is expected in the
tissue, followed by an acute stage, where Hb is formed within 24−48 h after onset of the
hemorrhage. Only after 2−7 days, intrinsic T1 hyperintensity is usually expected as a
consequence of the MetHb formation [24,61]. Due to oxygen consumption during the iPDT
procedure, hemoglobin deoxygenation may occur more rapidly, and MetHb formation may
be accelerated. Thus, the intrinsic T1 hyperintensity occurring already one day after iPDT
could be explained.

With the observed intrinsic T1 hyperintensity and increase in tissue absorption, possi-
ble detrimental effects on the iPDT efficacy need to be addressed. With increasing tissue
absorption, the initial light dosimetry may become invalid, potentially leading to under-
treatment. While increased absorption leads to decreased light penetration depth, the
implications for the treatment depth are not so clear because photobleaching of PpIX is a
further decisive factor. Due to the high light dose applied, complete photobleaching—and,
thus, induced tissue damage—can be achieved. Indeed, there is no case in the performed
SOM measurements where residual fluorescence was found after iPDT—independent of
CDF separation, pre iPDT absorption, or absorption change. Of course, when there is no
detectable treatment light transmission signal before iPDT, a lack of fluorescence signal
cannot be interpreted as a lack of PpIX. However, in all cases with a detectable treatment
light transmission signal after iPDT, complete PpIX photobleaching could be confirmed.
In the cases with treatment light transmission signal before but without treatment light
transmission signal after iPDT, more detailed time-dependent SOM recordings would be
required to unravel when during the treatment absorption increase and fluorescence de-
crease occurred. Overall, it can be expected that there will be an effective light dose applied
throughout the entire contrast enhanced tumor volume. However, as far as penetration
into the infiltration zone outside the contrast-enhanced tumor volume is concerned, higher
absorption would lead to a smaller necrosis depth.



Cancers 2022, 14, 120 18 of 22

The induction of necrosis requires PpIX activation and oxygen consumption for ROS
generation. One may speculate that the estimated absorption increase in tissue should be
higher for CDF-pairs with detectable PpIX fluorescence signal at iPDT start and subsequent
local intrinsic T1 hyperintensity. Indeed a tendency towards a stronger absorption increase
in the tissue for these CDF-pairs could be observed. Furthermore, the results also indicated
that for CDF-pairs with no PpIX fluorescence, the increase in tissue absorption is smaller,
or even a decrease may happen. Undetectable PpIX fluorescence does not necessarily mean
that no PpIX was accumulated in the tumor, as the detected PpIX fluorescence signal de-
pends on the localization of the PpIX relative to the CDF-pair and on tissue inhomogeneities
inducing inhomogeneous optical tissue properties. So, there is the possibility of a sufficient
PpIX amount present in the tumor for iPDT but not causing detectable PpIX fluorescence
pre iPDT.

For the quantitative analysis of optical tissue properties, absolute values of the absorp-
tion coefficient µa were calculated based on the diffusion approximation of the radiative
transfer equation. Unlike the directly measured treatment light transmission signals, the
computed values for µa are independent of interfiber separation. The applied diffusion ap-
proximation assumes homogeneous optical tissue properties, so the possibility of individual
µa values in different tissue regions is disregarded. Thus, only an averaged µa value could
be computed for the volume surrounding a CDF-pair [33]. This affects the comparability
of the obtained µa values (range: 0.02–0.22 mm−1) with optical properties of brain tissue
(white matter, grey matter, glioblastoma) in the literature (range 0.02–0.08 mm−1) [62–64].
Therefore, the obtained results might be overestimated due to the assumption of a constant
µs’ = 2 mm−1, so differing µs’ values for brain tissue (range 1.0–6.0 mm−1) are neglected.

Finally, it must be mentioned that the data amount was limited due to the low number
of iPDT cases. Further data had to be excluded due to sophisticated technical demands
issues for this analysis, e.g., incorrectly measured spectral data or MRI sequences that
were not comparable to the others. In some iPDT cases, SOM was only performed for a
selection of CDF-pairs, to decrease measurement time and, therefore, minimize patient
load. A revised, dedicated iPDT protocol with optimized equipment might allow to speed
up the SOM data acquisition process and increase the available data amount. In addition,
these technical and clinical constraints limit the statistical power of the data. The calculated
p-values, even if they are low, should be carefully interpreted as only indicating tendencies.
To obtain results with stronger significance, future analyses on larger patient collectives are
necessary, ideally using improved automated SOM concepts.

The overall aim of the presented investigation and future work should be to derive
additional information from different monitoring applications (e.g., SOM, MRI, PET) by
combining them and comparing abnormalities to further improve iPDT procedure, both
clinically and technically. This also contributes to gain more detailed insight into the
phototoxic reactions in the target tissue. With enhanced interpretation of the recorded
spectral and MRI data sets, the benefit of the patients suffering from this kind of cancer
with a bad prognosis may be further improved.

5. Conclusions

SOM measurements enable an individual intra-operative assessment of absorption
and fluorescence. With calibrated detectors, known trajectory coordinates, and laser light
powers, one can calculate optical parameters of perfused viable tumor tissue in situ, at
least in the form of mean values, albeit their detailed spatial distribution cannot be derived.
This should lead to a much more reliable database of optical properties of GBM tissue, in
particular for in vivo interventions. If optical parameters in individual patients or locations
should turn out to strongly deviate from the mean values, a personalized irradiation time
might at least partly compensate for this condition.

Frequently, an increase in absorption between measurements before and after iPDT
was observed, which correlated with early postoperative intrinsic T1 hyperintensity in
non-contrast-enhanced T1-weighted MRI data. This may indicate that clinically silent
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hemorrhage was induced during cylindrical diffuser fiber insertion. During iPDT, a ROS-
driven accelerated hemoglobin deoxygenation and conversion to MetHb may then occur
and may impair the irradiation efficacy. However, the fraction of tumor volume affected by
T1 hyperintensity was below 28% in all cases (<10% in most cases). Substantial PDT-related
effects will thus be induced in the tumor region, even in non-ideal situations.

On the basis of these results, additional evaluations and research should allow for
further elucidation on the mechanisms of iPDT-related changes in tissue absorption and
intrinsic T1 hyperintensity.
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