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2. Nutzung des Ho:YAG-Lasers zur intraduktalen Lithotripsie von Speichelsteinen

Zugeordnete Publikationen:

Schrétzlmair et al., 2015: Laser lithotripsy of salivary stones: Correlation with physical and
radiological parameters.

Sroka et al., 2016. Laser-lithotripsy of salivary stones.

2.1. Klinik und Therapie der Sialolithiasis

Obstruktive Speicheldrisenerkrankungen manifestieren sich in der Regel durch
essensabhdngige Schwellungen der betroffenen Speicheldriise. Ein wesentlicher Anteil
rezidivierender Speicheldriisenschwellungen ist auf das Vorliegen von Speichelsteinen in der
betroffenen Driise bzw. in deren Ausfiihrungsgang zurlickzufiihren, wobei eine Inzidenz
zwischen 7,3 und 14,1 Fallen auf 100000 Personen pro Jahr dokumentiert werden konnte
(Schrgder et al., 2017). In etwa 80 bis 90% der Fille sind die Glandula oder der Ductus
submandibularis betroffen, nur rund 10 bis 20 % der Speichelsteine finden sich in der
Glandula oder dem Ductus parotideus, Speichelsteine in den kleinen Speicheldriisen sind
eine Raritat. In der Glandula sublingualis und den kleinen Speicheldrisen lassen sich nur in
Einzelfdllen Speichelsteine detektieren (Sigismund et al, 2015). Auch wenn die
Atiopathogenese der Sialolithaisis nach wie vor nicht definitiv geklirt ist, dirfte die
beschriebene Verteilung insbesondere darauf zurlickzufliihren sein, dass die
Unterkieferspeicheldriise als seromukose Driise viskOseren Speichel produziert als die
anderen groRen Kopfspeicheldriisen. Dies beglinstigt — ebenso wie eine zu geringe
Flassigkeitszufuhr und die Einnahme von anticholinergen Medikamenten (z. B. diverse
Antihypertonika oder Antidepressiva) — die Ablagerung von eingedicktem Speichel,
sekundare Infektionen und die Prazipitation von Kalziumverbindungen. Auch andere
obstruktive Speicheldrisenerkrankungen wie Gangstenosen scheinen der Entstehung eines
Speichelsteinleidens Vorschub zu leisten (Harrison, 2009).

Zur Therapie der Sialolithiasis existiert eine unter Federflihrung der Deutschen Gesellschaft
fiir Hals-Nasen-Ohren-Heilkunde, Kopf- und Hals-Chirurgie e. V. erstellte Leitlinie, publiziert
im Jahre 2013 und zuletzt aktualisiert im Jahre 2019
(https://register.awmf.org/assets/guidelines/017-0251_S2k_Obstruktive_Sialadenitis_2020-
05_1.pdf). Hieraus geht hervor, dass die primare Therapie der Sialolithiasis in Abhangigkeit

von Grolde, Lage und Mobilitdt eines Konkrements sowie der Anzahl an Konkrementen stark



variiert. Grundsatzlich steht bei Steinen im Bereich des Ductus submandibularis eine
chirurgische Steinextraktion mit Schlitzung des Ganges direkt liber dem Stein bzw. von der
Gangmindung nach aboral mit anschlieRender Marsupialisation des Ganges im
Vordergrund. Fir intraglandulare submandibulare Konkremente kommen primar die
extrakorporale StoRBwellenlithotripsie (ESWL) sowie bei Steinen grofRer 1 cm Durchmesser
oder mehreren Steinen in der Driise die Driisenentfernung in Frage. Bei Steinen im Bereich
der Glandula parotidea sollte groRenunabhangig zunachst eine ESWL durchgefiihrt und nur
bei frustraner ESWL-Therapie eine partielle Parotidektomie oder zur Symptomkontrolle auch
eine intraglanduldre Botulinumtoxin-Therapie erwogen werden. Konkremente im
Ausfihrungsgang der Ohrspeicheldriise kdnnen ebenfalls mittels ESWL behandelt werden,
sind jedoch auch einem 2-Wege-Verfahren zuganglich. Hierbei wird der Stein von enoral her
Uber ein Sialendoskop dargestellt und dann unter Monitoring des Nervus facialis transkutan
von aullen auf den Stein prapariert. Grundsatzlich stellt die Sialendoskopie bei Steinen im
Ausflihrungsgang aller groRRen Kopfspeicheldriisen eine therapeutische Alternative zur offen-
chirurgischen Sialolithotomie dar. Hierbei wird ein Sialendoskop von der Mundhoéhle her
retrograd den jeweiligen Ausfiihrungsgang entlang bis zum Konkrement vorgeschoben,
dieses mit geeigneten miniaturisierten Instrumenten (Fangkorbchen, Zangelchen etc.) fixiert
und anschliefend Uber den Gang extrahiert (Marchal et al., 2015). Allerdings kénnen nur
Konkremente bis zu einem Querdurchmesser von 0,3 bis 0,5 cm endoskopisch geborgen
werden, da groRere Konkremente sowohl den Durchmesser eines
Speicheldrisenausfiihrungsgangs als auch denjenigen handelsiiblicher Extraktionskdérbchen
Uberschreiten. In diesen Fallen ist eine intraduktale Fragmentierung eines Speichelsteins
winschenswert, um nach Zerkleinerung des Konkrements die einzelnen Fragmente
endoskopisch zu extrahieren. Hierflir steht neben Uber das Endoskop vorschiebbaren
Miniinstrumenten grundsatzlich auch die intrakorporale StoBwellenlithotripsie zur
Verfligung, wie sie seit etwa drei Jahrzehnten im urologischen Bereich bei der intraluminalen
Zerkleinerung von Harnsteinen angewandt wird (Alexander et al., 2015). Bei der letzten
Neufassung der Leitlinie zur Behandlung obstruktiver Speicheldriisenerkrankungen wurde

erstmalig auch dieses Therapieverfahren als Therapieoption erwahnt.



2.2. Grundlagen der intraduktalen Laserlithotripsie

Der Beginn des endoskopisch kontrollierten Einsatzes von Lasern in Hohlorganen bzw.
Gangstrukturen reicht in der Medizin bis in die 1970er Jahre zuriick. Federfihrend in der
Entwicklung dieses Therapiekonzepts waren urologische Fachvertreter, die bereits 1978
erste Ex-vivo-Versuche zur laserassistierten Zertrimmerung von Harnsteinen durchfihrten
(Fair, 1978) und 1986 erste In-vivo-Ergebnisse publizierten (Watson et al., 1986).
Mittlerweile stellt die intraduktale Laserlithotripsie einen festen Bestandteil der
urologischen Steintherapie dar (Proietti et al., 2016). Seit den 1990er Jahren wird auch im
Bereich der Speichelsteinbehandlung auf den Einsatz von Lasern zurlickgegriffen
(Konigsberger et al., 1990). Seit dieser Zeit kam in der HNO eine grolRe Bandbreite an
verschiedenen Lasern zur Anwendung (u. a. CO,, Excimer, Pulsed Dye, Nd:YAG, Er:YAG,
Ho:YAG, Tm:YAG), deren Einsatz physikalisch und technisch prima vista unterschiedlich

plausibel erscheint.

Verschiedene Hindernisse standen der flaichendeckenden Verbreitung der Laserlithotripsie
von Speichelsteinen bislang im Wege. So limitieren die geringeren Durchmesser von
Speicheldrisenausfiihrungsgangen den Einsatz dickerer Endoskope, wie sie fir die
Laserlithotripsie angesichts des hierfiir notwendigen ausreichend dicken Lumens des
Arbeitskanals fir die Laserfaser mit Durchmessern von mindestens 200 bis 250 um bendtigt
werden. Zudem muss ein Behandler wahrend einer Sialendoskopie mit deutlich weniger
Spilflissigkeit auskommen als im Bereich der ableitenden Harnwege, was naturgemal das
Ausspllen von Staub und kleinen Steinfragmenten behindert. Und drittens sind
Speichelsteine in ihrer Inzidenz deutlich seltener als Harnsteine, was die Haufigkeit
sialendoskopischer Laserlithotripsien per se reduziert, so dass es nur wenige Facharzte mit
ausreichender Expertise fiir diese Therapiemodalitit gibt und es zudem fiir viele HNO-Arzte
bzw. auch HNO-Kliniken angesichts der geringen Auslastung schlichtweg nicht lohnend
erscheint, das notwendige Instrumentarium zu erwerben. Auch in der gegenwartig gliltigen

Leitlinienfassung wird die Laserlithotripsie nur am Rande erwahnt.

Bei der intraduktalen Laserlithotripsie wird unmittelbar vor einen endoskopisch
visualisierten Speichelstein die Spitze einer Uber das Endoskop eingefiihrten Laserfaser
positioniert und gezielt Laserlicht abgegeben. Dessen Absorption in Fllssigkeit, im Falle von

Harnsteinen also im Urin bzw. bei Speichelsteinen im Speichel, fihrt zur Ausbildung einer



Wasserdampfblase direkt vor dem Konkrement, bei deren Implosion es zur einer auf den
Stein einwirkenden Druckwelle kommt, die zunachst mikroskopische Briiche im Konkrement
induziert und in Summe letztlich zu dessen Desintegration fiihrt (Chan et al., 1999). Zudem
kommt es je nach angewandten Laserparametern, unmittelbar nachdem die
Gavitationsblase implodiert ist, auch zum sog. Moses-Effekt, also einer Kanalbildung in der
FlUssigkeit, die eine direkte Lasereinwirkung am Konkrement erlaubt. Bei direkter Einwirkung
von Laserstrahlung auf das Konkrement kommt es zur Absorption von Energie durch
Steinmolekile und im Stein eingeschlossene Wassermolekiile mit sukzessiver Erhitzung und
Verdampfung des Wassers, so dass der Stein auch durch Kraftentwicklung in seinem Inneren
zerstort wird (Ventimiglia et al., 2019). Die Effektivitat der Zertrimmerung hiangt zum einen
von der chemischen Zusammensetzung des Konkrements bzw. dessen Kristallstruktur ab, da
besonders dicht gepackte Konkremente mit geringer Tenazitdit eine grofere
Widerstandskraft gegentiber mechanischen Wellen haben, wahrend weniger dichte
Konkremente pordser und hierdurch selbstredend leichter desintegrierbar sind (Molina et
al., 2014). Zum anderen steht die Zertrimmerbarkeit eines Steins in direktem
Zusammenhang mit der Energie und der Wellenlange des emittierten Laserlichts sowie der
Laserpulsrepetitionsrate. Weil etwa Speichel zu 99,5 % aus Wasser besteht, wird die Effizienz
der Laserlithotripsie also in den Fallen besonders groR sein, in denen Laser verwendet

werden, deren emittiertes Licht eine hohe Absorption in Wasser aufweist.

Betrachtet man Abbildung 1, so Uberrascht es nicht, dass in vitro und in vivo fir die
Zertrimmerung von in wasserdhnlichen Flissigkeiten wie Urin oder Speichel gelegenen
Konkrementen primar Laser zum Einsatz kommen, deren emittiertes Licht eine hohe
Absorption in Wasser aufweist (z. B. Ho:YAG-, Er:YAG- oder CO,-Laser). Im urologischen
Bereich hat sich Uber viele Jahre in vivo der Ho:YAG-Laser durchgesetzt, da fiir Er:YAG- und
CO,-Laser keine qualitativ hochwertigen Lichtleiter verfligbar waren, wie sie fiir eine
endoskopische Nutzbarkeit unabdingbar sind. Gegenwartig verbreitet sich auch zunehmend
der Thulium-Faserlaser (TmFL), der Licht der Wellenlange A=1940 nm emittiert,

einhergehend mit einer hoheren Absorptionsrate in Wasser (Kronenberg et al., 2021).
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Abbildung 1: Wellenldngen-abhiingige Absorptionskoeffizienten (entnommen aus: Stock,
2017)

Bei der Therapie von Speichelsteinen ergibt sich kein derart eindeutiges Bild. Zwar findet der
Ho:YAG-Laser auch hier Anwendung, neben ihm wurden aber auch zahlreiche andere Laser
erfolgreich getestet, deren emittiertes Licht nur zu einem geringen Teil von Wasser
absorbiert wird (z. B. Excimer-Laser mit A = 308 nm oder Pulsed Dye mit A = 504 nm). Es ist
letztlich also bislang nicht geklart, welcher Lasertyp und v. a. welche Laserparameter fir die
sialendoskopisch gestiitzte Laserlithotripsie besonders geeignet sind. Vollig unklar ist auch
nach wie vor, ob prainterventionell ein Kollektiv von Patienten identifiziert werden kann, das
von einer Laserlithotripsie profitiert, dhnlich wie dies bei der Differentialdiagnostik von
Harnsteinen mittels Bildgebung vorgeschlagen wurde (Nakasato et al., 2015). Es wurde
deshalb untersucht, welche Parameter auf Seiten des Lasers als sinnvoll erscheinen, um die
Lithotripsie von Speichelsteinen mit einem im urologischen Bereich fiir die endoluminale
Laserlithotripsie von Harnsteinen weit verbreitetem Lasertyp, namlich dem Holmium-
dotierten Yttrium-Aluminium-Granat-Laser (Ho:YAG-Laser), durchzufiihren, und ob es
Abhédngigkeiten von optischen und computertomographischen Eigenschaften der

Speichelsteine gibt.



2.3. Ex-vivo-Untersuchungen

2.3.1. Laserlithotripsie mit Hilfe des Ho:YAG-Lasers

Zur Ex-vivo-Simulation der Steinzertrimmerung wurde auf einen Versuchsaufbau
zuriickgegriffen, bei dem der zu lithotripsierende Speichelstein in ein gebogenes Drahtnetz
von 1,5 mm Maschenweite gelegt und unter Wasser getaucht wird, um ihn anschlieRend mit
dem Laser zu bearbeiten (Siedek et al., 2008). Auf Grund der sehr hohen Absorption des vom
Ho:YAG-Laser emittierten Lichts von 2100 nm Wellenldnge in Wasser betragt die optische
Eindringtiefe in diesem Medium nur etwa 0,5 mm. Hierdurch beschrankt sich der Effekt der
Laserpulse auf die unmittelbare Umgebung der Spitze des Lichtwellenleiters, so dass die
Behandlung nahezu in Kontakt zum Konkrement erfolgen muss (Chan et al., 1999). Der
verwendete Laser (Holmium:YAG Laser Medilas H20, Dornier MedTech Europe GmbH,
Weliling) kann im gepulsten Modus mit Energien von 500 bis 2500 mJ pro Puls bei einer
Repetitionsrate von 3 bis 12 Hz betrieben werden. Die insgesamt 47 Speichelsteine von
Patienten der Universitats-HNO-Klinik Minchen und der HNO-Klinik des Krankenhauses
Martha-Maria Minchen wurden mengenmaRig in drei annahernd gleich groRe Gruppen
aufgeteilt und mit Energien von 500, 1000 und 1500 mJ pro Puls bei einer
Repetitionsfrequenz von 3 Hz lithotripsiert. Zuvor wurde durch experimentelle
Dichtebestimmung ausgeschlossen, dass sich die Dichte der in den einzelnen Gruppen
befindlichen Konkremente unterscheidet, da dieser Parameter mit der Effizienz der
Lithotripsie interferieren dirfte. Es wurden jeweils solange Laserpulse auf das Konkrement
abgegeben, bis alle Fragmente das Drahtgewebe vollstindig passiert hatten, mithin ein

Fragmentdurchmesser von maximal 1,5 mm erreicht war.

Es zeigte sich, dass mit dem gewadhlten Laser die vollstéandige Zertrimmerung samtlicher
Konkremente bei allen gewahlten Energien pro Puls moglich war, die Energie also oberhalb
der Zertrimmerungsschwelle lag. Durchschnittlich waren hierfiir im Mittel 1199 Pulse
notwendig, was einer Laserlaufzeit von 6,7 Minuten entspricht, wobei beide Werte natiirlich
stark von der Grofle der Konkremente abhangen. Aussagekraftiger ist deshalb die
Ablationsrate pro Puls, also die Masse an Material, die pro appliziertem Laserpuls im Mittel
vom Stein abgesprengt wird (Abbildung 2). Die Ablationsrate pro Puls war bei 1000 mJ/Puls
etwa doppelt so grofR wie bei 500 mJ/Puls (p = 0,030), wahrend zwischen 1000 mJ/Puls und
1500 mlJ/Puls nur eine statistisch nicht-signifikante Zunahme von rund 15 % bestand

(p = 0,600).
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Abbildung 2: Pro appliziertem Laserpuls abladierte Konkrementmasse [mg/Puls]

Auffallend bei der Lithotripsie war, dass mit zunehmender Energie eine starke Zunahme der
Repulsion der Konkremente zu beobachten war (Abbildung 3). War diese bei einer Energie
von 500 mJ pro Puls nur in rund 40 % der Falle zu bemerken, trat sie bei 1500 mJ pro Puls in

etwa doppelt so vielen Fallen auf.

100 —

80

60 —

Repulsion [%]

40

20

0 I I
500 1000 1500

Energie pro Puls [mJ/Puls]

Abbildung 3: Anteil der Laserlichtapplikationen mit Konkrementrepulsion bei den
angewandten Energien pro Puls



Die Beobachtung, dass bei zunehmender Energie pro Puls das Auftreten einer Repulsion von
Konkrementen zunimmt, ist in Ubereinstimmung mit Versuchen an artifiziellen Steinen (Lee
et al., 2003; Sroka et al., 2012). Die Repulsion ganzer Konkremente, also die Bewegung des
gesamten Konkrements in Richtung oder, falls raumlich nicht méglich, auch entgegengesetzt
zur Richtung der auf das Konkrement einwirkenden Schallwelle, gilt als eine wesentliche
Ursache fir die bei gewissen Energien und Pulsdauern ineffizientere Zertrimmerung von
Harnsteinen. Dies liegt daran, dass durch die Gesamtbewegung des Konkrements
wesentliche Anteile kinetischer Energie, die fiir die eigentliche Lithotripsie bendtigt werden,
verloren gehen. Bei Speichelsteinen wurde dieses Phdnomen bislang noch nicht
experimentell untersucht, es ist jedoch auf Grund der hohen Analogie zu Harnsteinen
naheliegend, dass die starke Zunahme des Auftretens einer Repulsion die relativ geringe
Zunahme der Ablationsrate zwischen 1000 mJ/Puls und 1500 mJ/Puls und damit die trotz

hoherer Energie nicht mehr relevante Effizienz der Lithotripsie erklart.

Zusammenfassend erscheint eine Lithotripsie von Speichelsteinen unter Anwendung des
Ho:YAG-Lasers in Energiebereichen von rund 1000 mJ pro Puls als besonders zielfiihrend.
Zumindest in vitro lassen sich hiermit 100 % der Speichelsteine vollstandig zertriimmern.
Niedrigere Energiebetrage reduzieren die Ablationseffizienz, hohere Energiebetrage gehen
nicht mit einer nennenswerten Zunahme der Ablation einher. Dass der genannte
Energiebetrag auch fiir die Anwendung in vivo geeignet zu sein scheint, geht aus einer
Publikation zum klinischer Einsatz hervor (Koch et al., 2019) und entspricht auch der
personlichen Erfahrung des Habilitanden. In diesem Zusammenhang sei auf die Beobachtung
verwiesen, dass die Behandlung mit hoheren Energien pro Puls zu einer starken Zunahme
der Staubentwicklung, dem sog. dusting, fihrt. Grundsatzlich ist eine moglichst feinkérnige
Zertrimmerung von Steinen zwar wiinschenswert, jedoch muss der in der Fllssigkeit geloste
Staub bei einer Behandlung in vivo immer erst wieder herausgesplilt werden, ehe die Sicht
auf das Konkrement und damit die weitere Zertrimmerung wieder moglich sind. Dies ist
auch der Hauptgrund, weswegen bei klinischer Anwendung die intraduktale Laserlithotripsie
von Speichelsteinen wesentlich langere Zeit in Anspruch nimmt als die in vitro ermittelten
6,7 Minuten im Durchschnitt (Wang et al., 2021). Perspektivisch ist deshalb an die Nutzung
von Lasern zu denken, bei denen sich der durch Lithotripsie entstehende Konkrementstaub
moglichst schnell und riickstandslos ausspilen lasst. Angesichts des relativ geringen Lumens

von Speicheldriisengdangen ware zudem eine weitere Miniaturisierung der Sialendoskope
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wiinschenswert, was allerdings diinnere Laserfasern notwendig macht, um sie durch den
dann auch schmaleren Arbeitskanal einflihren zu kénnen. Im Hinblick auf potentielle
Kollateralschaden an Speichelgdngen durch nicht fokussierte Beleuchtung mit Laserlicht
ware auch die Reduktion der pro Puls abgegebenen Energie erwdgenswert, zumal die
niedrigste beim Ho:YAG-Laser einstellbare Energie eindeutig lUber der Ablationsschwelle fir
Speichelsteine liegt. Auch eine Verminderung der Retropulsionsrate wiirde die Effizienz der
Lithotripsie steigern. Nach bisherigem Kenntnisstand aus der Behandlung von Harnsteinen
scheinen all diese Bedingungen auf den Thulium-Faserlaser (TmFL) zuzutreffen (Kronenberg
et al., 2021), der bislang in der Behandlung von Speichelsteinen jedoch noch nicht evaluiert

wurde.

2.3.2. Optische Charakteristika von Speichelsteinen

Unter Fluoreszenz versteht man die spontane Emission von Licht direkt nach Anregung des
fluoreszierenden Stoffes durch Licht. Ist ein Stoff von sich aus fluoreszierend, so spricht man
von Autofluoreszenz bzw. endogener Fluoreszenz. Substituierte Fluoreszenz liegt hingegen
vor, wenn die Fluoreszenz des Stoffes erst nach Zugabe von Photosensibilisatoren wie z. B.
Porphyrinen auftritt. Bislang wurden nur sehr wenige Untersuchungen durchgefiihrt, die sich
mit den optischen Eigenschaften von Speichelsteinen oder Harnsteinen befassen. Immerhin
konnte bei Harnsteinen Autofluoreszenz sowohl in vitro als auch in vivo nachgewiesen
werden, welche auf die in Harnsteinen vorhandenen organischen Bestandteile zurlickgefihrt
wurde (Eisel et al.,, 2018; Lange et al., 2015; Schlager et al., 2019). Bei Speichelsteinen
existiert lediglich eine einzige In-vitro-Untersuchung an einem einzigen Speichelstein, bei der
Autofluoreszenz nach Anregung mit Licht von 280 bis 635 nm detektiert werden konnte,
wobei die Fluoreszenz auch in diesem Fall auf organischem Material zurtickgefiihrt wurde
(Jayasree et al, 2008). Ob die Zusammensetzung der Speichelsteine durch die
Autofluoreszenz widergespiegelt wird und somit Riickschllisse auf die Desintegrierbarkeit
gezogen werden kdnnen, ist jedoch genauso unklar wie bei Harnsteinen. Sollte dies so sein,
so ware dies natlirlich deshalb von Vorteil, als fluoreszenzgestiitzte Diagnostik- und
Therapieverfahren insbesondere im urologischen Bereich auch bei endoluminaler
Anwendung und gleichzeitigem Lasereinsatz weit verbreitet sind (Lotan, 2015) und somit

leicht verfligbar waren.
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Zur Beurteilung eines etwaigen Zusammenhangs zwischen Fluoreszenz und
Zertrimmerbarkeit von Speichelsteinen wurde deshalb das Fluoreszenzverhalten von
Speichelsteinen in vitro untersucht. Insgesamt konnten 47 Speichelsteine von Patienten der
Universitats-HNO-Klinik Minchen und der HNO-Klinik des Krankenhauses Martha-Maria
Minchen in die Studie eingeschlossen werden. Die Konkremente wurden in einem
lichtabgeschirmten, schwarz ausgekleidetem Karton mit Licht der Anregungswellenlange
405 nm bestrahlt und zugleich fotografiert, wobei die Kamera zur Unterdrickung des
Anregungslichts mit einem Langpassfilter versehen war, der lediglich fir Wellenlangen
> 435 nm durchlassig ist. Wegen dieses Filters lasst sich das bei der Fluoreszenz emittierte
schwache Licht detektieren, da dessen Wellenlange nach der Stokes-Regel grundsatzlich zu
langeren Wellenlangen hin verschoben ist und nicht vom Anregungslicht lberstrahlt wird
(Wedler et al., 2011). Rein fotografisch lieB sich bei 28 % der Konkremente eine griinliche

Fluoreszenz detektieren, bei den librigen 72 % eine rétliche (Abbildung 4).

L

Abbildung 4: Fotografie der bei Speichelsteinen induzierbaren Fluoreszenz (A: griinliche
Fluoreszenz; B: rétliche Fluoreszenz)

Zur weiteren Fluoreszenz-spektroskopischen Analyse wurden die Speichelsteine mit
Anregungslicht der Wellenlangen zwischen 400 und 450 nm bei einer Schrittweite von 10 nm
beleuchtet, das durch diese Anregung von den Konkrementen erzeugte und emittierte
Fluoreszenzlicht wurde detektiert und hieraus Anregungs-Emissions-Matrizen (excitation
emission matrices, EEM) erstellt. Bei den bei 405-nm-Anregung grinlich fluoreszierenden
Konkrementen zeigte sich ein kontinuierlicher Abfall der Emission zwischen 480 und 580 nm.
Die bei 405-nm-Anregung rotlich fluoreszierenden Konkremente wiesen hingegen deutliche

Fluoreszenzemissionsstrukturen zwischen 640 und 700 nm (Abbildung 5).
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Abbildung 5: EEM der bei Speichelsteinen induzierbaren Fluoreszenz (A: bei 405 nm griinlich
fluoreszierendes Konkrement; B: bei 405 nm rétlich fluoreszierendes Konkrement)
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Die zunachst naheliegende Vermutung, dass die unterschiedlich fluoreszierenden
Speichelsteine mineralogisch unterschiedlich kompakt gebaut waren, konnte durch
Dichtemessung  experimentell ausgeschlossen werden. Um die Ursache der
unterschiedlichen Fluoreszenz weiter abzukldren, wurde mit Hilfe zweier verschiedener
spektroskopischer Verfahren versucht, Rickschlisse auf die chemische Zusammensetzung

der untersuchten Speichelsteine zu ziehen.

Zunachst wurden die Speichelsteine einer Fourier-transformierten Raman-Spektroskopie
unterzogen. Diese Untersuchungsmethode erlaubt etwa bei Harnsteinen Riickschliisse auf
deren chemische Zusammensetzung. Physikalisch beruht die Raman-Spektroskopie darauf,
dass bei Bestrahlung einer Substanz mit monochromatischem Licht ein kleiner Anteil des
einfallenden Lichts unelastisch gestreut wird (Raman-Streuung). Die Wellenldnge der
Streustrahlung ist dabei charakteristisch fiir die untersuchte Substanz und kann durch
Datenbankabgleich zugeordnet werden (Hesse et al., 2002). Alle untersuchten
Speichelsteine wiesen ein Raman-Spektrum auf, wie es fiir Calciumcarbonatapatit
(Cas[OH | (PO4,CO30H)3]) typisch ist, wobei durch semiquantitative Analyse auf
Relativkonzentrationen zwischen 40 und 89 % bei einer mittleren Konzentration von 73 %
rickgeschlossen werden konnte (Abbildung 6). Bei getrennter Betrachtung der bei 405-nm-
Anregung grunlich bzw. roétlich fluoreszierenden Steine zeigte sich ein signifikanter
Unterschied in der Relativkonzentration von Calciumcarbonatapatit mit einer langerwelligen
Fluoreszenz bei héherem Anteil an Calciumcarbonatapatit (Cgriniich = 0,64 + 0,24 % vs. Crstiich =

0,82 £ 0,07 %, p = 0,020).
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Abbildung 6: Uberlagerung der Raman-Spektren von Calciumcarbonatapatit (rot) mit einem
an einem Speichelstein gemessenen Spektrum (blau)

Zur weiteren Abklarung wurden die Speichelsteine einer Fourier-transformierten Infrarot-
Spektroskopie (FTIR) unterzogen. Diese beruht auf der Absorption von Licht aus dem
Spektrum einer Infrarot-Lichtquelle, wobei die absorbierten Wellenlangen charakteristisch
fiir die untersuchte Substanz sind (Hesse et al., 2002). Bei Konkrementen aus mehreren
Komponenten koénnen Bestandteile mit einem Relativanteil von mindestens 5 %
nachgewiesen werden, wobei die Auswertung durch Vergleichsanalysen mit bekannten
Referenzspektren erfolgt. Im Falle der untersuchten Speichelsteine konnte
Calciumcarbonatapatit mit Konzentrationen zwischen 75 und 95 % nachgewiesen werden
mit Additivanteilen von Weddellit (Ca(C,04) - 2 H,0) und Struvit ((NH4)Mg[PQO4] - 6H,0)
(Abbildung 7). Die Zusammensetzung aus den genannten Komponenten ist in
Ubereinstimmung mit fritheren Studienergebnissen einer anderen Arbeitsgruppe (Kraaij et

al., 2018).
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Abbildung 7: FTIR-Spektren eines Konkrements mit Zusammensetzung liberwiegend aus
Calciumcarbonatapatit und Weddellit (A) sowie Calciumcarbonatapatit und Struvit (B)
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Das Fluoreszenzverhalten der Speichelsteine unterschied sich jedoch nicht in Abhangigkeit
von den Relativkonzentrationen der genannten anorganischen Substanzen, so dass der
Verdacht naheliegt, dass die Fluoreszenz durch organische Bestandteile wie im Speichel
enthaltenen Proteine oder Kohlehydrate oder auch bakterielle Stoffwechselprodukte
hervorgerufen wird. Diese Vermutung wird durch Untersuchungen an humanem Dentin
untermauert, wie sie bei der Kariesdiagnostik auch Eingang in die klinische Routine gefunden
haben. Regt man gesundes Dentin mit Licht von 405 nm Wellenldnge an, so kann analog zu
Speichelsteinen eine griinliche Fluoreszenz detektiert werden, wohingegen bei kariésem
Dentin eine rote Fluoreszenz beobachtet werden kann (Lennon et al., 2006). Als ursachlich
hierfiir gelten durch Mundhoéhlenbakterien produzierte Porphyrine (Fyrestam et al., 2015),
wie sie angesichts des sehr &dhnlichen Erregerspektrums bei Sialadenitiden auch auf
Speichelsteinen in eitrig veranderten Driisen zu finden sein diirften. Die Tatsache, dass alle
Speichelsteine unter UV-Licht Autofluoreszenz zeigten, kdnnte der Entwicklung einer
teilautomatisierten intraduktalen Lithotripsie Vorschub leisten, wie sie bei der
Zertrimmerung von Harnsteinen aktuell erprobt wird, um Kollateralschaden an den
ableitenden Harnwegen bei Laseranwendung ohne prazise Lichtaussendung auf den Stein,

sondern an diesem vorbei zu vermeiden (Eisel et al., 2018; Schlager et al., 2019).

Interessanterweise wies bei den Lithotripsieexperimenten mit dem Ho:YAG-Laser die
Ablationsrate einen Zusammenhang zur Fluoreszenz der Speichelsteine bei 405-nm-
Anregung auf, wobei der Vergleich der beiden Gruppen das Signifikanzniveau knapp nicht
erreichte (Agrinich =0,4 £ 0,3 mg/) vs. Awuich = 0,2 + 0,2mg/), p = 0,055). Da kein
Zusammenhang zwischen der Ablationsrate und den mittels FTIR- bzw. Raman-
Spektroskopie bestimmten Zusammensetzungen der Konkremente aus anorganischen
Substanzen bestand, dirfte die tendenziell bessere Zertrimmerbarkeit der grinlich
fluoreszierenden Steine auf deren hoéheren Anteil an organischer Bestandteilen
zurlickzufiihren sein. Da sich analog zu Harnsteinen (Wiener et al., 2012) auch Speichelsteine
jedweder chemischer Zusammensetzung problemlos mit dem Ho:YAG-Laser zertrimmern
lassen, ist die Klarung dieser Hypothese jedoch nur dann von klinischer Relevanz, wenn sich
in Abhangigkeit von der Fluoreszenz die pro Puls applizierte Energie und somit etwaige

unerwiunschte Nebeneffekte reduzieren lieRen.
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2.3.3. Computertomographische Charakteristika von Speichelsteinen

Bei der Behandlung von Harnsteinen ist seit Langem bekannt, dass die Effizienz zumindest
der extrakorporalen Lithotripsie von der chemischen Zusammensetzung der Harnsteine
abhangig ist. So kdénnen etwa Cystin- und Calciumoxalatmonohydrat-Steine kaum durch
Zertrimmerung beseitigt werden (Zanetti, 2011). Zudem gibt es eine Gruppe von Steinen,
namlich in erster Linie Urat-Steine, die sich primar medikamentds behandeln lassen, ohne
dass ein interventionelles Verfahren von Noéten ist (Caramia et al., 2004). Im vergangenen
Jahrzehnt hat sich die Dual-energy-Computertomographie (DECT) als Verfahren etabliert, mit
dessen Hilfe sich pratherapeutisch Harnsteine hinsichtlich ihres Dichte klassifizieren lassen
und in Abhangigkeit hiervon dem Patienten zu einer StoBwellentherapie, einer
ureteroskopischen Intervention oder einer medikamentdsen Therapie geraten wird (Spek et
al., 2016). Wahrend bei einer konventionellen CT die totale Schwachung eines Spektrums
von Rontgenstrahlen durch ein Objekt oder Gewebe gemessen wird, wird bei der DECT die
Schwachung von hoch- und niederenergetischen Photonen weitgehend unabhadngig
voneinander gemessen. Dies ldasst sich technisch z. B. dadurch erreichen, dass zwei
orthogonal zueinander ausgerichtete, mit unterschiedlicher Réhrenspannung betriebene
Rontgenrohren verwendet werden (dual-source DECT). Da die Energie hoch- und
niederenergetischer Photonen von Objekten oder Geweben unterschiedlich stark absorbiert
wird, lassen sich so Rickschliisse auf physikalische und chemische Eigenschaften
untersuchter Stoffe ziehen (GrolRe Hokamp et al., 2018). Grundsatzlich ist die Schwachung
der Rontgenstrahlung in hohem MaRe abhangig von der sog. effektiven Ordnungszahl des
bestrahlten Stoffes. So schwachen Stoffe mit einem hohen Anteil an Elementen relativ
gesehen hdherer Ordnungszahl wie z. B. Calcium die Rontgenstrahlung starker als Stoffe mit
einem hohen Anteil an Elementen niedriger Ordnungszahl wie Wasserstoff oder Kohlenstoff
(Johnson, 2011). Durch Bestimmung der jeweiligen Hounsfield-Einheiten bei den
unterschiedlichen Réhrenspannungen lasst sich ein dual energy index (DEI) errechnen, der
bei Wasser 0 und z. B. bei Harnsteinen im Schnitt 0,1345 betragt (Graser et al., 2008). Zum
Zeitpunkt der Untersuchung gab es noch keinerlei Erkenntnisse (ber die DECT-
Charakteristika von Speichelsteinen und etwaige Zusammenhange mit der

Lithotripsierbarkeit von Speichelsteinen.
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Es wurde deshalb an 47 Speichelsteinen von Patienten der Universitdts-HNO-Klinik Miinchen
und der HNO-Klinik des Krankenhauses Martha-Maria Miinchen in Analogie zum Protokoll
bei der Analyse von Harnsteinen eine DECT-Untersuchung mit Réhrenspannungen von 80
und 140 kV durchgefiihrt. Die hierbei ermittelten Hounsfield-Einheiten sowie der berechnete

DEl lagen hoher als bei Harnsteinen (Abbildung 8).
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Abbildung 8: DECT-Dichtewerte bei den R6hrenspannungen 80 bzw. 140 kV (A) sowie DEI (B)
der untersuchten Speichelsteine

Der mittlere DEIl von 0,1726 + 0,0217 lasst auf einen hohen Gehalt an Elementen mit relativ
hoher Ordnungszahl, naherungsweise also auf einen hohen Calciumgehalt riickschliel3en.
Zwei von anderen Arbeitsgruppen nach den hier beschriebenen Analysen durchgefiihrte
DECT-Untersuchungen an Speichelsteinen bestatigen die auf hohe Calciumkonzentrationen
hinweisende Schwachung der Réntgenstrahlung und lieferten zudem Hinweise dafiir, dass
sich im Vergleich zu konventionellen CT-Untersuchungen die Genauigkeit der Detektion
kleinerer Speichelsteine bei zugleich geringerer Strahlendosis erhéhen lasst (Beland et al.,
2019; Pulickal et al., 2019). Der auf einen hohen Calciumgehalt hinweisende DEI ist zudem
im Einklang mit den zuvor dargestellten Raman- und FTIR-Spektroskopien der Speichelsteine,

die ebenfalls einen sehr hohen Anteil an calciumhaltigen Substanzen dokumentierten.
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Abbildung 9: Korrelation zwischen der experimentell ermittelten Dichte der Speichelsteine mit
den DECT-Dichtewerte bei den Réhrenspannungen 80 kV (A) bzw. 140 kV (B)
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Zwischen den in der FTIR-Spektroskopie ermittelten Gruppen Calciumcarbonatapatit mit
Weddellit und Calciumcarbonatapatit mit Struvit lieRen sich keine signifikant
unterschiedlichen DEIl ermitteln. Dies dirfte darauf zurickzufiihren sein, dass sich die
genannten Gruppen hinsichtlich ihrer effektiven Ordnungszahl anders als etwa
calciumhaltige von urathaltigen Harnsteinen kaum unterscheiden. Hochsignifikant
korrelieren jedoch die DECT-Dichtewerte mit der experimentell ermittelten Dichte der

Speichelsteine (rgo kv = 0,490, ris0 kv = 0,455, pgoky < 0,001, p140 kv = 0,001) (Abbildung 9).

Prima vista ist es naheliegend, dass die Dichte eines Konkrements mit seiner
Zertrimmerbarkeit korreliert. Statistisch konnte jedoch weder zwischen der Ablationsrate
und der experimentell ermittelten Dichte, noch zwischen der Ablationsrate und der bei 80
bzw. 140 kV RoOhrenspannung Uber DECT ermittelten Dichte eine Korrelation ermittelt
werden. Dies widerspricht nicht der Annahme, dass zur Zertrimmerung von Steinen mit
einer groReren Dichte, also ndherungsweise ,harteren” Steine, mehr Energie aufgewendet
werden muss, als bei ,pordseren” Steinen. Die in den beschriebenen Versuchen
niedrigstmogliche Energie pro Puls betrug 500 mlJ. Es ist davon auszugehen, dass dieser
Energiebetrag schlichtweg weit tiber der notwendigen Schwelle liegt, um Ablation am Stein
zu erzeugen, und bei deutlich niedrigeren Energien eine Differenzierung nach der Dichte
erkannt werden kénnte.

Zusammenfassend ist eine Differentialdiagnostik von Speichelsteinen hinsichtlich ihrer
chemischen Zusammensetzung durch DECT nicht moglich, jedoch lassen sich eindeutig
Rickschliisse auf die Dichte der Konkremente ziehen. Es ist moglich, dass die Dichte die
Effizienz der extrakorporalen StoRRwellenlithotripsie in dhnlicher Weise beeinflussen kdnnte,
wie dies bei Harnsteinen gezeigt werden konnte (Nakasato et al., 2015). Der Umstand, dass
die Laserlithotripsie von Speichelsteinen mit einem Ho:YAG-Laser problemlos bei allen
Proben unabhangig von den computertomographischen Charakteristika der Speichelsteinen
durchfuhrbar war, ist ein relevantes und erfreuliches Ergebnis fir die klinische Umsetzung
der intraduktalen Laserlithotripsie von Speichelsteinen. Es ldsst dieses Therapieverfahren als
gangbare Therapieoption fiir alle Patienten erscheinen, bei denen eine Steinextraktion auf
andere Weise nicht moglich oder ungeeignet ist. Auf kostenaufwendige praoperative

Untersuchungen wie eine DECT zur Patientenselektion kann offenbar verzichtet werden.

21



3. Nutzung verschiedener Laser zur Fixation einer Stapesprothese mit
Formgedachtniseffekt bei der Chirurgie der Otosklerose

Zugeordnete Publikationen:

Schrotzlmair et al., 2013: Promising clinical results of an innovative self-crimping stapes

prosthesis in otosclerosis surgery.
Sroka et al., 2016. Laser-assisted implantation of nitinol stapes prosthesis.
Schrétzlmair et al., 2018: Laser-assisted fixation of a nitinol stapes prosthesis.

Schrétzimair et al., in Vorbereitung: Physical investigation of the laser induced NitiBOND®

stapes prosthesis — Safety aspects for clinical application.

3.1. Klinik und Therapie der Otosklerose

Die Otosklerose stellt eine mit unterschiedlicher Dynamik progrediente Erkrankung des
Endosts der Labyrinthkapsel dar, bei der es durch eine lokal gestorte HomoOostase des
Knochenumbaus primdar im Bereich des ovalen Fensters zu einer Fixation der
SteigblgelfuRplatte auf dem ovalen Fenster sowie zu Sklerosierungen der Horschnecke
kommt (Schuhknecht et al.,, 1985). Die geschatzte Lebenszeitpravalenz einer klinisch
manifesten Otosklerose liegt bei etwa 1,0 bis 1,2 %, wobei sich typische histologische
Veranderungen post mortem bei etwa 12 bis 15 % der untersuchten Felsenbeine finden
(Declau et al., 2001). Die Atiopathologie der Otosklerose ist nach wie vor nicht definitiv
geklart, auffillig ist jedoch eine deutlich erh6hte Inzidenz bei Frauen, insbesondere im
Zusammenhang mit Schwangerschaften (Karosi et al., 2010). Klinisch fiihrt die Otosklerose
zu einer progredienten Schwerhorigkeit, meist im Sinne einer kombinierten Schwerhorigkeit.
Ursachlich flr die Schallempfindungskomponente der Schwerhorigkeit ist, dass die
Knochenumbauprozesse im innenohrseitigen Bereich des ovalen Fensters weiter in Richtung
Horschnecke fortschreiten und somit zu einer funktionellen Beeintrachtigung der
intracochledaren Wanderwellenbewegung oder zu einer Zerstérung der Innenohrstrukturen
fihren. Die Fixation der Steigbligelfullplatte fihrt ihrerseits zu einer Aufhebung der
Schwingungsfahigkeit der gesamten  Gehorknochelchenkette und  somit  zur

Schallleitungskomponente der Schwerhdérigkeit. In Summe kann die Otosklerose liber Jahre
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und Jahrzehnte hinweg letztlich bis zur funktionellen Ertaubung des betroffenen Ohres
fuhren.

Neben der Versorgung mit Horgeraten kommt insbesondere bei ausgepragter
Schallleitungskomponente eine operative Hoérverbesserung durch Durchfiihrung einer
Stapesplastik in Frage. Der grundsatzliche Ablauf der Operation ist weitgehend
standardisiert: Nach Darstellung der ovalen Fensternische durch partielle Wegnahme der
Gehorgangshinterwand werden das Gelenk zwischen Amboss und Steigbligel sowie die
Sehne des M. stapedius durchtrennt, anschlieBend die Suprastruktur des Steigblgels
entfernt, die FuRRplatte perforiert, ggf. das hintere FuRplattendrittel entfernt, und im Bereich
der Perforation eine Prothese eingesetzt, die am langen Fortsatz des 2. Gehérkndchelchens,
des Ambosses, befestigt wird. Ziel der operativen Therapie ist primar eine weitgehende
Beseitigung der Schallleitungskomponente im Idealfall auf unter 10 dB. Zudem wird davon
ausgegangen, dass es durch die intraoperative Beseitigung des otosklerotischen Herdes am
ovalen Fenster wesentlich seltener zu einem Fortschreiten der

Schallempfindungskomponente der Otosklerose kommt (Dornhoffer et al., 1994).

3.2. Einsatz von Stapesprothesen mit Formgedachtniseffekt

Ein wesentliches Detailproblem der Stapesplastik stellt die Fixation der Stapesprothese am
langen Ambossfortsatz, das sog. crimping, dar. Eine stabile Fixation der Prothese beugt
deren Dislokation vor und sichert ein langfristig gutes Horvermogen, eine zu feste oder zu
lockere zirkuldre Befestigung kann jedoch zu einer ischamie- bzw. reibungsbedingten
Nekrose des Ambossfortsatzes und somit zu einem Verlust eines initial verbesserten
Horenvermogens fihren (Huber et al., 2008; Lagleyre et al., 2009; Schimanski et al., 2011).
Jahre bis Jahrzehnte postoperativ  auftretende  Horverschlechterungen  durch
Prothesendislokation bei arrodiertem langem Ambossfortsatz sind deshalb bei Weitem die
haufigste Komplikation der Stapeschirurgie (Schimanski et al.,, 2011). Zudem stellt das
Verformen der Prothese mit Hilfe von Zangelchen zum Zwecke der Fixation am Amboss hohe
Anforderungen an das manuelle Geschick des Operateurs, wobei laservibrometrische
Messungen und Computersimulationen dokumentieren konnten, dass selbst erfahrene
Ohroperateure beim crimping dreidimensional wirkende Krafte aufwenden, die ausreichen,

Mittel- oder Innenohrstrukturen zu schadigen (Lauxmann et al., 2012).
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Seit Einfuhrung der modernen Stapeschirurgie in den 1950er Jahren (Shea et al., 1956)
wurden deshalb verschiedenste Stapesprothesen entwickelt, um dem Detailproblem des
crimping zu begegnen. Diese unterschieden sich nicht nur in ihren Materialien (z. B. Gold,
Platinband-Teflon, Titan), sondern auch in ihrer dreidimensionalen Form (z. B. drahtig,
bandformig, vorgefertigt gekriimmt) und in den Biegeeigenschaften der Prothesenschlaufe,
die zunehmend flexibel und elastischer wurde (Fritsch et al., 2008). Ein relativ neuartiger
Losungsansatz besteht in der Anwendung von Prothesen aus dem Werkstoff Nitinol, einer
Legierung aus Nickel und Titan im ungefahren Masseverhaltnis 55:45 mit einer chemisch
passivierenden TiO,-AulRenschicht. Diese sowie die starke intermetallische Bindung zwischen
den beiden Elementen ist wesentlich flr die hohe Biokompatibilitat (Roosli et al., 2011). Das
Material selbst ist auf Grund seiner mannigfaltigen Formbarkeit im medizinischen Bereich in
einer Vielzahl von Implantaten enthalten (z. B. Zahnbriicken, GefaR-, Harnleiter- und
Trachealstents, Osteosynthesematerial) und zeichnet sich durch gute Handhabbarkeit und
grofRe Bestandigkeit aus (Machado et al., 2003). Nitinol stellt ein sog. smart material mit
Formgedachtnis dar, d. h. durch Temperaturerh6hung wandelt es sich nach initialer
mechanischer Verformung wieder in seinen pradeterminierten Ursprungszustand um
(Gimpel, 2018). Physikalische Grundlage dieses Prozesses ist die martensitische
Transformation (Abbildung 10).

Im Falle einer aus Nitinol gefertigten Stapesprothese erfolgt die Produktion in der
austenitischen Phase in Form einer geschlossenen Prothese, welche sich bei Abkiihlung
selbststdndig in einen verzwillingten Martensit umwandelt. Hierbei kommt es lediglich zu
einer intrinsischen Anderung des Metallgitters, nicht jedoch zu einer &uReren
Formverdanderung. Biegt man nun die Prothesenschlaufe mechanisch auf, so entsteht ein
deformierter Martensit, der sich dann seinerseits Jin vivo durch kurzzeitige
Temperaturerh6hung wieder in seinen Austeniten-Zustand umwandelt, so dass sich die
Stapesprothese um den langen Ambossfortsatz schlieBt. Beim Abkiihlen entsteht
automatisch wieder der verzwillingte Martensit, ohne dass sich die dufere Form der

Prothese dndert und eine Lockerung der Fixation am Amboss zu beflirchten ware.
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Abbildung 10: Schematischer Ablauf der martensitischen Transformation

Im Hinblick auf die postoperativen audiometrischen Ergebnisse schnitten nitinolhaltige
Stapesprothesen genauso gut ab wie herkdmmliche Stapesprothesen, die durch crimping zu
befestigen sind, oder sog. Clip-Prothesen, deren elastisches Band auf den langen
Ambossfortsatz aufgeschoben wird (Roque Reis et al., 2018; Van Rompaey et al., 2011).
Urspringlich waren im Bereich der nitinolhaltigen Stapesprothesen lediglich solche mit
vorgegebener runder Krimmung der Prothesenschlaufe kommerziell erhidltlich. Dieses
Prothesendesign ist zumindest theoretisch mit dreierlei Nachteilen vergesellschaftet: Da
Durchmesser und dreidimensionale Form des langen Ambossfortsatzes interindividuell
erheblich variieren (Kamrava et al., 2017), konnten zirkuldr schlieende Prothesen unter
Umstanden nicht allen Ambossgeometrien gerecht werden. Zudem wird angenommen, dass
zirkuldar schlieBende Prothesen die Blutversorgung des langen Ambossfortsatzes
kompromittieren und somit zu dessen Nekrose beitragen kénnen (Enghag et al., 2019). Und
schliefllich muss die Warmeabgabe bei der Fixierung einer am Amboss eng anliegenden
Prothese zwangldufig in unmittelbarer Ndhe des Gehorknochelchens erfolgen, was

selbstredend eine hohe Gefahr der thermischen Schadigung bedeutet.
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Abbildung 11: Schematische Darstellung der NiTiBOND®-Prothese

Um diesen drei potentiellen Schwachstellen zu begegnen, wurde im Jahre 2010 vom
deutschen Unternehmen Heinz Kurz GmbH in Dusslingen mit der NiTiBOND®-Prothese eine
Stapesprothese mit vollig neuem Design entwickelt (Abbildung 11). Die Prothese besitzt
einen Piston aus reinem Titan und eine Schlaufe aus einem 0,25 mm breiten Nitinolband mit
einem im offenen Zustand 0,94 mm breiten Offnungsdurchmesser. Die Schlaufe ist in vier
Kontaktzonen mit dem Amboss (in der Abbildung a bis d) sowie drei Zonen ohne
Ambosskontakt (in der Abbildung 1 bis 3) untergliedert, so dass eine kleeblattdhnliche Form
der Prothesenschlaufe resultiert (Huber et al., 2014). Die Applikation von Warme zur
Induktion des Prothesenschlusses (z. B. mit Hilfe eines Lasers) sollte nur in den Zonen ohne
Ambosskontakt erfolgen, da die Zonen mit Ambosskontakt thermoinaktiv sind, so dass durch
deren Erwarmung keine Formveranderung der Prothese zu erreichen ist. Unklarheit besteht
darlber, welcher Laser und welche Lasereinstellungen besonders geeignet sind, um
nitinolhaltige Prothesen zu schlielen. Es wurden deshalb verschiedene Laser im Hinblick auf
ihre Anwendung zum Prothesenschluss untersucht. Zudem erfolgten experimentelle
Untersuchungen zur Charakteristik und etwaigen unerwiinschten Nebeneffekten im Rahmen

des Prothesenschlusses.
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3.3. Ex-vivo-Untersuchungen

3.3.1. Materialeigenschaften von Nitinol

Wesentlich fir die effiziente Absorption von Laserlicht durch einen anorganischen Kérper
wie ein metallisches Implantat ist das AusmaR der Reflexion des applizierten Lichts an der
Oberflache des Korpers. Zum einen nimmt mit zunehmender Reflexion des Lichts der Anteil
der vom bestrahlten Korper aufgenommenen Energie ab, zum anderen kann die
Streustrahlung ihrerseits ungewollte Schaden in der Umgebung des Korpers hervorrufen.
Aus diesem Grunde wurde in Zusammenarbeit mit der L.O.T.-Oriel GmbH & Co. KG in
Darmstadt mit Hilfe der Ellipsometrie eine Nitinolplatte auf ihr Reflexionsverhalten hin
untersucht. Bei der Ellipsometrie wird die Anderung des Polarisationszustands von Licht bei
Reflexion an einer Probe bestimmt, wobei aus den bestimmten Werten durch komplexe
mathematische Berechnungen Brechungsindex und Absorptionskoeffizient und weiterer
Folge der Reflexionsgrad der Probe ermittelt werden koénnen (Tompkins, 2006). In
Ubereinstimmung mit den physikalischen Brechungsgesetzen zeigte sich eine umso stirkere
Reflexion je grofer die Wellenlange des polarisierten Lichts war, mit dem das Nitinolblech
beleuchtet wurde. (Abbildung 12). Zudem zeigte sich, dass die Reflexion (iber einen weiten
Bereich bei Eintreffwinkeln zwischen 0 und 60° zum Lot anndhernd konstant bleibt, ein
deutlicher Unterschied zu poliertem Oberflaichen anderer Metalle, an denen bis zu >99 %

des eintreffenden Lichts reflektiert wird.

Die ellipsometrischen Daten zeigen, dass selbst bei einer Wellenlange von 1000 nm bis zu
einem Eintreffwinkel von 60° zum Lot nicht mehr als 25 % des Lichts reflektiert werden, was
im Umkehrschluss bis zu 75 % Lichtabsorption und damit einen sehr hohen Energieeintrag
bedeutet. Die Uber einen weiten Bereich an Eintreffwinkeln anndhernd konstante Reflexion
ist flir die praktische Anwendung in der Ohrchirurgie von grofRer Relevanz, da es die
komplexe dreidimensionale Struktur des Mittelohrs haufig nicht erlaubt, Laserlicht
vollkommen senkrecht auf ein Implantat zu fokussieren. Auch bei schrager Beleuchtung kann
bei Nitinol mit einer hohen Absorption von Lichtenergie und einem geringen Risiko der
Gewebeschadigung durch reflektiertes oder auch gestreutes Licht gerechnet werden.
Experimentell lassen die ellipsometrischen Messungen den Schluss zu, dass die Beleuchtung
mit moglichst kurzwelligem Licht vorteilhaft erscheint. Im klinischen Kontext ist bei der Wahl
der Lichtquelle allerdings zuséatzlich der relative Schadigungsfaktor von Licht zu

berlicksichtigen. DefinitionsgemaR liegt dieser bei A =546 nm bei 1, wahrend er bei
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A =365 nm mit 135 anzusetzen ist, da die Energie des einzelnen Photons proportional zur
Wellenlange ist. Dementsprechend sollte in vivo die Bestrahlung mit allzu kurzwelligem Licht

vermieden werden.
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Abbildung 12: Ellipsometrisch bestimmte Lichtreflexion eines Nitinolblechs

Als nachstes wurde untersucht, wie sich die durch Absorption von Laserlicht in einem
Nitinolkorper induzierte Temperaturerhéhung zeitlich und rdaumlich entwickelt. Hierzu
wurde in Kooperation mit dem Institut flr Lasertechnologien in der Medizin und
Messtechnik an der Universitat Ulm zunachst eine Nitinolplatte mit zwei Diodenlasern
(A1 =940 nm und A, = 1350 nm) bestrahlt und Aufnahmen mit einer Infrarotkamera gemacht,
wobei die applizierte Energie konstant 120 mJ betrug. Zusatzlich wurde die
Temperaturentwicklung mit Hilfe der LITCIT-Software (Laser- und Medizin- Technologie
GmbH, Berlin) digital simuliert. Mit beiden Techniken konnten bei Verwendung beider Laser
Temperaturspitzen bis etwa 37°C ermittelt werden, wobei sich der Temperaturanstieg
bereits innerhalb einer Sekunde wieder vollstandig zurickgebildet hat (Abbildung 13). Die
Warmespeicherkapazitat von Nitinol ist dementsprechend gering, was bei einer Nutzung in
vivo von Vorteil ist, da ja langere Zeit erhitzte in den Korper eingebrachte Materialien
selbstredend ein groReres Gefahrenpotential flir thermische Gewebeschdaden bedeuten als

solche, deren Erwarmung nur sehr kurzzeitig anhalt.
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Abbildung 13: Zeitlicher Verlauf der Materialerwérmung in einem Nitinolblech bei
Beleuchtung mit Licht von 940 nm Wellenléinge

Zur Messung der Warmeentwicklung in der NiTiBOND®-Prothese wurden Prothesen mit
Licht eines Diodenlasers (A =940 nm) bestrahlt, wobei die applizierte Energie konstant bei
400 mJ gehalten wurde. Mit Hilfe einer Infrarotkamera wurde die Warmeentwicklung an der

Prothese nach Abgabe eines Laserimpulses aufgezeichnet (Abbildung 14).

Es ist eindeutig zu erkennen, dass sich die Temperatur am Applikationsbereich der Prothese
deutlich erhoht, jedoch nur ein duRerst geringer Teil der Warme auf die Kontaktzonen am
Amboss weitergeleitet wird. Das vom Hersteller postulierte Prinzip der thermoinaktiven
Kontaktzonen am Amboss (Huber et al., 2014) konnte demnach bestatigt werden, so dass
bei Anwendung in vivo thermische Schaden am Amboss durch Weiterleitung der Temperatur
Uber die Prothesenschlaufe nicht beflirchtet werden miissen. Zudem zeigt sich, dass die
Wiarme nicht auf weitere Applikationszonen Ubergeleitet wird, so dass sich nur die
beschossene Stelle schliel3t, was das Modell des schrittweisen Schlusses der Prothese um

den langen Ambossfortsatz unterstitzt.
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Abbildung 14: Chronologischer Verlauf (A bis F) der Materialerwdrmung in einem
NiTiBOND®-Prothese bei Beleuchtung mit Licht von 940 nm Wellenldnge

3.3.2. Abhangigkeit des Prothesenschlusses von Laserparametern

Zur experimentellen Untersuchung des Prothesenschlusses in Abhangigkeit verschiedener
Laserparameter wurden NiTiBOND®-Prothesen mit einem Diodenlaser der Wellenldange
940 nm (Medilas D OPAL, Dornier MedTech GmbH, WeRling) bestrahlt, dessen Laserlicht
Uber Laserfasern mit unterschiedlichem Kerndurchmesser geleitet wurde. Der Vorgang des
Prothesenschlusses wurde mit einer Endoskopkamera aufgezeichnet und die so erhaltenen
Bilder mit Hilfe von Bildanalyseprogrammen nach einer Kalibrierung von Pixeln auf
Millimeter ausgewertet. Hierdurch waren Abstands- und Winkelmessungen im Millimeter-

bzw. Gradbereich bis auf eine Nachkommastelle genau moglich.

In einem ersten orientierenden Versuch wurden NiTiBOND®-Prothesen mit 40 mJ (2 W, 20
ms) in zweierlei Abstdnden zwischen dem Austrittspunkt des Laserlichts aus der Laserfaser
und der Prothese bestrahlt. Bei Nahezu-Kontakt zur Prothese schloss sich diese um 30,0°,
wahrend bereits bei einem Abstand von nur 1 mm lediglich noch ein Schluss um 4,7° zu

beobachten war (Abbildung 15).



Abbildung 15: Schlussverhalten der NiTiBOND®-Prothese bei Beleuchtung in Nahezu-Kontakt
(A) bzw. in 1 mm Abstand zum Austrittspunkt des Laserlichts (B)

Dies lasst sich mit der Divergenz des Laserlichts, die — wie sich mathematisch berechnen
lasst— in 1 mm Abstand zur Strahlenquelle bei Nutzung einer 200 um-Faser zu einer
annahernd 90 %-igen Abnahme der fluence, also die Energiedichte, auf dem bestrahlten
Objekt flihrt. Im Falle von Lasern wie dem Diodenlaser, bei denen Licht Gber eine Laserfaser
weitergeleitet wird, ist es deshalb unabdingbar, die Laserfaser moglichst nahe an die
Prothese zu bringen, um einen effektiven Prothesenschluss zu ermoglichen. Zum anderen
sollte es vermieden werden, dass nennenswert Licht an der Prothese vorbeistrahlt, da dies

Mittelohrstrukturen potentiell schadigen kdnnte.

Um die genannten Energieverluste zu vermeiden, liegt auch die Nutzung einer Laserfaser
nahe, die im Optimalfall anndhernd so breit wie das zu bestrahlende Prothesenband
(d =250 um) ist. So wurden NiTiBOND®-Prothesen an jeder der 3 Energieapplikationszonen
in 1 mm Abstand zum Austrittspunkt des Laserlichts mit insgesamt 120 mJ (dreimal 2 W, 20
ms) bestrahlt und der Gesamtschluss der Prothesen ermittelt. Es zeigte sich ein deutlicher
Unterschied zwischen der Nutzung einer Laserfaser von 200 um und einer von 400 um
Kerndurchmesser des Lichtleiters. Je diinner der Durchmesser der Laserfaser, desto kleiner
war die durch das Laserlicht bestrahlte Oberfliche und desto gréBer der erreichbare

Gesamtschluss der Prothese (Tabelle 1).
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Durchmesser der Laserfaser 200 um 400 um

n 5 3
Gesamtschluss [°1SD] 69,5%+4,8 40,3+1,6
Oberfliche des Laserspots [cm?] 3,2-10° 5,5-10°

Tabelle 1: Schlussverhalten der NiTiBOND®-Prothese bei Beleuchtung mit Hilfe von
Laserfasern unterschiedlicher Kerndurchmesser

Da die Temperaturerh6hung in einem Werkstoff umso grofer ist, je mehr Energie durch das
Laserlicht Ubertragen wird, und bei In-vivo-Anwendungen zur Prophylaxe etwaiger
thermischer Schadigungen eine moglichst geringe Temperaturerh6hung wiinschenswert ist,
stellte sich die Frage nach der minimal ndétigen Energie, um einen kompletten
Prothesenschluss zu induzieren. Hierzu wurden NiTiBOND®-Prothesen mit einem
Diodenlaser (A =940 nm) in 1 mm Abstand zum Lichtaustrittspunkt einer 200 um-Laserfaser
bestrahlt und ermittelt, bei welcher Energie pro Puls durch einen einzelnen Laserpuls ein
vollstandiger Prothesenschluss erreicht werden konnte. Es zeigte sich, dass bereits eine
Energieabgabe von nur 60 mJ zu einem kompletten Schluss der Prothese flhrt (Tabelle 2).
Dieser Energiebetrag ist ausgesprochen gering, fiihrt man sich etwa vor Augen, dass 1 J, also

1000 mJ, definitionsgemaR 1 g Wasser um nur 1°C erwarmen.

Lasereinstellung 20ms, 2 W 20ms, 2,5W 20ms, 3 W 20ms,5W
Energie pro Puls 40 mJ 50 mJ 60 mJ 100 mJ
Schluss Nicht komplett Nicht komplett Komplett Komplett

Tabelle 2: Minimalenergie zum Schluss der NiTiBOND®-Prothese

Die durch Laserimpulse abgegebene Energie ist das Produkt aus Leistung pro Puls und
Pulsdauer. Es hangt von den individuellen Materialeigenschaften einer Legierung ab, wie
schnell sich Warme im Metall ausbreitet. Nitinol weist je nach seiner Struktur als Austenit
oder deformierter Martensit eine verhédltnismaRig schlechte Warmeleitfahigkeit
(Qaustenit = 0,28 W/cm - K bzw. Qpeformierter Martensit = 0,14 W/em - K') auf, die also nur etwa
maximal ein Drittel derjenigen von Nickel (q=0,91 W/cm -K?) betrigt (Faulkner et al.,
2000). Da eine gewisse Energiedichte, die sog. Martensitstarttemperatur, erreicht werden
muss, um die martensitische Transformation in Gang zu setzen, mithin Verschiebungen im

Metallgitter und hierdurch eine Formveranderung der Legierung hervorzurufen (Gimpel,
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2018), missen bei schlecht warmeleitenden Stoffen hohe Leistungen pro Puls aufgewandt
werden, um das Metallvolumen am Warmeapplikationsbereich ausreichend zu erwarmen.
Die Zeit der Applikation des Laserpulses kann hingegen gering gehalten werden, da auch bei
kurzen Kontaktzeiten offenbar keine zu schnelle Ableitung der Warme Uber das gesamte
Volumen der Legierung erfolgt. Will man dementsprechend eine NiTiBOND®-Prothese
erwdarmen und dadurch schlieBen, so kann zwar eine kurze Pulsdauer (10 ms) gewahlt
werden, die Leistung pro Puls muss jedoch relativ hoch sein (4 W) (Abbildung 16). Diese
Erkenntnis ist fur die praktische Anwendung in vivo relevant, um einen moglichst effektiven

Prothesenschluss zu erreichen.
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Abbildung 16: Schlussverhalten der NiTiBOND ®-Prothese bei konstanter Energie pro Puls und
unterschiedlicher Pulsdauer

Bemerkenswert ist, dass eine noch weitere Erhdhung der Leistung bei zeitgleicher Reduktion
der Pulsdauer wieder zu einer Verschlechterung der Schlusseigenschaften fihrt.
Offensichtlich scheint es also der koordinierten martensitischen Transformation entgegen
gerichtete intrametallische Prozesse zu geben, die durch sehr schnell eintretende grofRe
Temperaturanderungen auslésbar sind. Denkbar sind hier z. B. unkoordinierte
Scherbewegungen im Metallgitter bei zu starkem Energielibergang auf die einzelnen
Legierungsbestandteile, die letztlich zu Gitterstérungen fiihren kdnnten. Eine Bestatigung
dieser Hypothese konnte jedoch nur durch aufwidndige materialwissenschaftliche

Untersuchungen erfolgen.
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3.3.3. Besonderheiten des laserinduzierten Prothesenschlusses

Der laserinduzierte Schluss der NiTiBOND®-Prothese weist eine Reihe von Besonderheiten
auf. Zunachst zeigte sich, dass sich die drei Warmeapplikationsbereiche (vgl. Abbildung 11)
der Prothesenschlaufe nicht im selben Ausmall schlieBen. Wahrend sich durch
Laserbestrahlung der mittlere und der pistonnahe Applikationsbereich jeweils um 24 bis 25°
schlieBen lieRen, kam es an der am Schlaufenende liegenden Stelle 1 zu einem um etwa 10°

geringeren Schluss (Tabelle 3).

Warmeapplikationsbereich gemaR Abbildung 11 Mittelwert des Schlusses [° + SD]
1 14,1+4,3
2 25,9+3,5
3 23,7+3,9

Tabelle 3: Schlusswinkel der einzelnen Wirmeapplikationsbereiche der NiTiBOND ®-Prothese

Diese Eigenschaft ist sehr relevant fir die klinische Anwendung, da sie klar ersichtlich macht,
dass die Fixation der Prothese am langen Ambossfortsatz im Wesentlichen (iber den Schluss
der Warmeapplikationsbereiche 2 und 3 erfolgt. Dies bedeutet, dass die Drehung, die die
Prothese durch den sukzessiven separaten Schluss der einzelnen
Warmeapplikationsbereiche um den langen Ambossfortsatz herum erfahrt, primar durch die
Warmeapplikationsbereiche 2 und 3 bestimmt ist. Der Warmeapplikationsbereich 1 wird
hierdurch in vivo immer weiter aus dem Blickfeld des Operateurs herausgedreht, so dass
dieser auf den Warmeapplikationsbereich 1 entweder gar keinen Laserimpuls mehr abgeben
kann oder nur mehr in einem so spitzen Winkel, dass das applizierte Laserlicht fast nur mehr
reflektiert werden wird (vgl. Abbildung 12). Es ist im klinischen Einsatz also unabdingbar,
zunachst den Warmeapplikationsbereich 1 zu schlieBen und erst in der weiteren Folge die
Warmeapplikationsbereiche 2 und 3, da andernfalls die Prothese kaum ausreichend fest auf

dem langen Ambossfortsatz fixiert werden kann.

Bei Markteinfihrung der NiTiBOND®-Prothese wurde mit ihrer schrittweisen individuellen
Anmodellierbarkeit an den langen Ambossfortsatz geworben. Dies suggeriert, dass je nach
der vorliegenden spezifischen Ambossanatomie die drei Warmeapplikationsbereiche der
Prothese nacheinander immer wieder um einen gewissen Betrag geschlossen werden

konnen, bis die Prothese fest fixiert ist. Um diese Hypothese zu Uberprifen, wurden die

34



Warmeappikationsbereiche jeweils dreimal hintereinander mit denselben
Lasereinstellungen (2 W, 20 ms) bestrahlt und jeweils die Verdanderung des
Prothesenschlusses gemessen. Es zeigte sich, dass die erste Laserlichtabgabe zu einem
hochsignifikant groReren Schluss der Prothese induziert als die weiteren Bestrahlungen. Fast

90 % des Gesamtschlusses der Prothese erfolgen demzufolge durch die erste Energieabgabe

(Abbildung 17).
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Abbildung 17: Schlussverhalten der NiTiBOND ®-Prothese bei repetitiver Energieabgabe

Physikalisch gesehen ist die martensitische Transformation also nach der erster
Energielibertragung bereits zu rund 90 % abgeschlossen. Anders ausgedrickt haben ca. 90 %
der Legierung die martensitische Transformation hin zum verzwillingten Martensiten bereits
durchlaufen, wahrend sich nur noch etwa 10 % im Zustand des deformierten Martensiten
befinden und einer martensitischen Transformation in einem zweiten Erwarmungszyklus
zugangig sind. Auf die klinische Anwendung libertragen bedeutet dies, dass durch den lber
drei distinkte Zonen und nicht zirkular erfolgenden Schluss der NiTiBOND®-Prothese zwar
eine individuellere Fixation auch bei dreidimensional exzentrischen Ambossgeometrien
moglich ist, von einer in vielen Schritten erfolgenden ,,Anmodellierbarkeit” im engeren Sinne
kann allerdings nicht ausgegangen werden, da hierzu jeder Warmeapplikationsbereich
immer wieder um einen nennenswerten Winkelbetrag weiter geschlossen werden kdnnen

musste.
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Im Rahmen der Versuche wurde eine weitere, bislang von keinem Hersteller einer
nitinolhaltigen Prothese publizierte Beobachtung gemacht. Nach Bestrahlung der Prothesen
und ihrem initialen Schluss kam es zu einer Rickstellbewegung des bestrahlen
Warmeapplikationsbereichs, so dass sich die Prothese wieder um einen bestimmten Winkel
offnete. Der Vorgang dauerte (iber etwa 5 Sekunden nach Energieabgabe an. Zur
Quantifizierung der Beobachtung wurde bei 8 Prothesen der Warmeapplikationsbereich 1
bestrahlt (2 W, 20 ms) und anschlieBend die Winkelverdanderungen durch die
Rickstellbewegung gemessen, die im Mittel fast 18 % des endgiltigen Schlusswinkels

ausmachten (Tabelle 4).

Mittelwert des Schlusses [° + SD]

Endgiiltiger Schlusswinkel 15,1+5,2

Riickstellbewegung 2,65+1,1

Tabelle 4: AusmafS der Riickstellbewegung nach Wdérmeapplikation an der NiTiBOND ®-
Prothese

Der Riickstellbewegung diirfte physikalisch der two-way memory effect zu Grunde liegen
(Gimpel, 2018). Wahrend sich beim Ublichen und im Falle der NiTiBOND®-Prothese auch
gewlinschten one-way memory effect die gesamte thermisch erhitzte Nitinolregion der
Prothese durch die martensitische Transformation vom deformierten Martensiten in den
verzwillingten Martensiten umwandelt, kommt es beim two-way memory effect nach
AbkUhlung und Ausbildung des verzwillingten Martensiten ohne duflere Krafteinwirkung
wieder zu einer teilweisen Umwandlung in Richtung des deformierten Martensiten, da sich —
bildlich gesprochen — das Material nicht nur an die Form des verzwillingten Martensiten,
sondern auch an die des deformierten Martensiten erinnert. Diese ,,Nebenerinnerung” ist im
Falle von Stapesprothesen sicherlich alles andere als erwiinscht, birgt sie doch die Gefahr
einer Prothesenlockerung, zumal nicht klar ist, ob der Effekt nur unmittelbar nach Ablauf der
martensitischen Transformation auftritt oder ob er auch in zeitlichem Abstand hierzu
beobachten werden kann. Ob der two-way memory effect in der Otosklerosechirurgie
klinisch zum Tragen kommt und ob hierdurch der Operationserfolg bei Verwendung der
NiTiBOND®-Prothese konterkariert wird, kann sich nur im mittel- bis langfristigen Verlauf

zeigen.
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3.3.4. Besonderheiten bei Nutzung eines CO,-Lasers

Ein im HNO-Bereich im Allgemeinen und in der Stapeschirurgie im Speziellen verbreiteter
Laser ist der CO,-Laser (Young et al., 2015). Aus diesem Grunde wurde untersucht, inwiefern
dieser Laser (Sharplan CO,-Laser 20c, Lumenis, Israel, A = 10600 nm) auch fiir die Fixation der
NiTiBOND®-Prothese geeignet ist. Mit Hilfe des fiir die Diodenlaser beschriebenen Settings
wurden Prothesen zunadchst mit eine Energie pro Puls von 50 mJ (1 W, 50 ms), 100 mJ (4 W,
50 ms) und 200 mJ (0,5 W, 200 ms) bestrahlt, wobei sich stets nur eine minimale
Verformung der Prothesenschlaufe einstellte. Erst bei einer Energie pro Puls von 500 mJ (0,5
W, 1s) konnte ein vergleichbarer Schluss wie bei den Diodenlasern beobachtet werden, was
einem etwa 10-mal so hohen Energiebetrag entspricht. Die deutlich héheren Energiebetrage
bei Verwendung eines CO,-Lasers werden auch durch Erkenntnisse aus klinischen Studien
bestatigt (Huber et al., 2014).

Da es bei dem benutzten ebenso wie bei nahezu allen anderen kommerziell erhéltlichen
CO,-Lasern keinen Lichtleiter gibt, muss der Laser in einem bestimmten Abstand zur
Prothese gehalten werden, um eine Bestrahlung im Focus zu ermoglichen. Selbst
Abweichungen von nur einem Millimeter vom Fokusabstand, der beim benutzten Laser bei
15 cm liegt, fiihren auf Grund der Divergenz des Lichtblindels zu einer relevanten
VergrofBerung des Spotdurchmessers und somit zu einer erheblichen Verkleinerung der
fluence auf dem bestrahlten Objekt. Allein dies fiihrt bei Bestrahlung einer NiTiBOND®-
Prothese bereits zu einer deutlichen Verringerung des Schlusswinkels. Wird die Prothese
auch nur aus einem Abstand von 2 mm zum Focus bestrahlt, so reduziert sich der
durchschnittliche Schlusswinkel um 11 bzw. 23 % (Abbildung 18). Dies fiihrt klar vor Augen,

wie wichtig es ist, bei der intraoperativen Anwendung den CO,-Laser im Focus zu halten.
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Abbildung 18: Verédnderung des Schlusswinkels bei Defokussierung des CO>-Lasers

Eine weitere Ursache dafir, dass die beim CO,-Laser eine deutlich héhere Energie pro Puls
aufgewandt werden muss, um einen Prothesenschluss zu induzieren, liegt daran, dass Licht
an Nitinol hoherer Wellenldange zu einem groReren Prozentsatz an einer Nitinoloberflache
reflektiert wird, wie aus den ellipsometrischen Messungen geschlossen werden kann
(Abbildung 12). Der Hauptgrund fiir den héheren Energiebedarf besteht aber zweifelsohne in
der Inkongruenz zwischen dem Spotdurchmesser des CO,-Lasers (400 um) und der Breite
des Prothesenbandes der NiTiBOND®-Prothese (250 um), so dass selbst bei optimaler
Fokussierung der Prothesenschlaufe ein erheblicher Teil des Laserlichts an der Prothese
vorbei geht. Bei Anwendung in vivo bedeutet dies nichts anderes, als dass bei jeder
Bestrahlung der Prothese unkontrolliert Teile des Mittelohrs, aus anatomischen Griinden
primar der Amboss, mitbestrahlt und hierdurch potentiell geschadigt werden. Zur
Erlduterung dieses Sachverhalts wurde mit Hilfe der LITCIT-Software (Laser- und Medizin-
Technologie GmbH, Berlin) eine Computersimulation erstellt. In dieser wurde von einem
1,9 mm dicken Gehorknoéchelchen ausgegangen, welches von einer 0,1 mm dicken
Mucosaschicht tberzogen ist und mit Laserlicht von 400 um Spotbreite und einer Energie
pro Puls von 500 mJ bestrahlt wird. Zum einen wurde die Bestrahlung mit Licht der
Wellenlange 1000 nm, zum anderen mit Licht der Wellenlange 9500 nm simuliert, was nahe
an den Wellenldangen der untersuchten Diodenlaser (940 nm) und CO,-Laser (10600 nm)
liegt. Ermittelt wurde die Temperaturentwicklung in Abhangigkeit von der Eindringtiefe,

wobei der Berechnung aus der Literatur bekannte optische Eigenschaften von
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Gehorknochelchen zu Grunde gelegt wurden (Welch et al., 2011). Wahrend bei einer
Wellenldange von 1000 nm die Gewebetemperatur bei etwa 0,1 mm Eindringtiefe ein
Maximum von rund 49°C erreicht, steigt die Temperatur in diesem Bereich bei 9500 nm auf

bis zu 110°C an (Abbildung 19).
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Abbildung 19: Computersimulation zur Temperaturentwicklung im Amboss bei Applikation
von Laserlicht unterschiedlicher Wellenlénge (A: 1000 nm; B: 9500 nm)

Die in der Simulation ermittelten Temperaturen von bis zu 110°C durch Bestrahlung mit
einem CO,-Laser bei einer Energie pro Puls von 500 mJ sind gleichbedeutend mit einer
irreversiblen Gewebeschadigung, so dass im bestrahlten Ambossareal mit einer Nekrose
gerechnet werden muss. Diese Annahme wird auch dadurch bestatigt, dass bei Nutzung
eines CO,-Lasers experimentell bereits eine Energie von 50 mJ pro Puls (50 ms, 1 W) als
ausreichend identifiziert werden konnte, um Knochenkrater an menschlichen
Hammerpraparten hervorzurufen (Dazert et al.,, 2003). Da der Temperaturanstieg im
Gehoérknochelchen bei Nutzung eines Diodenlasers deutlich geringer ist, ist die Gefahr fir
thermische Kollateralschaden erheblich geringer. Der COj,-Laser kann fir die
Prothesenfixation in vivo lediglich dann als geeignet angesehen werden, wenn es zukiinftig in
der technischen Entwicklung neuer Lasergerdte gelingt, entsprechend diinne
Spotdurchmesser bzw. Lichtleiter zu entwickeln. Selbst dann verbleibt aber das Problem von
Bewegungsartefakten durch den Behandler oder den Patienten, die die Gefahr einer

Bestrahlung von umliegendem Gewebe und somit dessen Schadigung bergen.
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3.4. Klinische Untersuchungen

Neben der Untersuchung der Materialeigenschaften der NiTiBOND®-Prothese sollte auch
deren klinischer Einsatz evaluiert werden. Hierbei wurden die postoperativen
audiometrischen Ergebnisse von insgesamt 60 Patienten ausgewertet, die sich im Zeitraum
vom 01.07.2010 bis 30.06.2012 in der Universitats-HNO-Klinik Mlnchen einer Stapesplastik
unterzogen. Insgesamt wurden 62 Stapesplastiken ausgewertet, da 2 Patienten beidseits
operiert wurden. Bei 58 Patienten handelte es sich um einen Ersteingriff, bei 4 Patienten um
eine Revisionsstapesplastik. Insgesamt kamen drei verschiedene Prothesentypen der Firma
Heinz Kurz GmbH, Dusslingen, zum Einsatz (NiTiBOND®, K-Piston, Clip a Wengen). Das
Patientengut unterschied sich hinsichtlich demographischer und audiometrischer Merkmale

nicht signifikant zwischen den drei Gruppen (Tabelle 5).

Prothese NiTiBOND® K-Piston Clipa Wengen | p
Anzahl der operierten Ohren 21 28 13 -
Geschlecht (9 : J) 14:7 14 :14 10:3 0,534
Durchschnittliches Alter [a] £ SD 41,8 +18,8 43,6 +12,0 49,3+14,4 0,260
Praoperative Schallleitung [dB] £ SD 27,1 £10,5 26,0+9,5 30,1 +11,5 0,537
Zeit zwischen praoperativer

Audiometrie und Operation 50,5 +69,3 37,6 £51,3 24,5 +51,7 0,161
[d] £ SD

Zeit zwischen Operation und post-

operativer Audiometrie 70,7 + 109,5 89,6 +152,5 163,1 £ 297,6 0,627
[d] £ SD

Tabelle 5: Demographische und audiometrische Merkmale der Otosklerosepatienten

Entsprechend der Empfehlungen der American Academy of Otolaryngology — Head and Neck
Surgery (Committee on Hearing and Equilibrium, 1995) wurden zur Ermittlung der pra- und
postoperativen sensorineuralen Hoérschwelle sowie der Schallleitungskomponente die
dB (HL)-Werte bei 0,5, 1,0, 2,0 und 3,0 kHz in Luft- und Knochenleitung ausgewertet. Ein
statistisch signifikanter Abfall der Knochenleitungsschwelle konnte in keiner der
Prothesengruppen ermittelt werden, insbesondere kam es zu keinen Ertaubungen. Bei
Stapesplastiken mit der NitiBOND®-Prothese lag die postoperative
Schallleitungskomponente in mehr als drei Viertel der Fille im Zielbereich von < 10 dB,
wahrend dies bei der K-Piston-Prothese nur in etwa der Halfte der Falle und bei der Clip-

Prothese nur etwa einem Viertel der Falle erreicht wurde (NiTiBOND® gegen K-Piston: p =
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0,287; NiTiBOND® gegen Clip a Wengen: p = 0,004; K-Piston gegen Clip a Wengen: p = 0,024)

(Tabelle 6).

Postoperative 0-10dB 10-20 dB 20-30 dB 30-40 dB
Schallleitungskomponente

NiTiBOND® 76,2 % 19,0 % 0,0% 4,8 %
K-Piston 53,6 % 35,7% 7,1% 3,6%
Clip a Wengen 23,1% 46,1 % 15,4 % 15,4 %

Tabelle 6: Postoperative Schallleitungskomponente in 10 dB-Stratifikation

Die mittlere postoperative Schallleitungskomponente lag bei Nutzung der NiTiBOND®-
Prothese bei etwa 8 dB, wohingegen mit der K-Piston-Prothese rund 10 dB und mit der Clip a
Wengen-Prothese ungefahr 17 dB erreicht wurden. Hierbei waren der Unterschied zwischen
der NiTiBOND®- und der Clip a Wengen-Prothese und derjenige zwischen der K-Piston- und
der Clip a Wengen-Prothese signifikant, wohingegen zwischen der NiTiBOND®- und der K-

Piston-Prothese kein signifikanter Unterschied ermittelt werden konnte (Abbildung 20).
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Abbildung 20: Mittlere postoperative Schallleitungskomponente in Abhdngigkeit vom

benutzten Prothesentyp

Die Operationen wurden von Chirurgen mit unterschiedlichem Erfahrungsschatz in der
Stapeschirurgie durchgefiihrt. Als spezialisierter Stapeschirurg wurde ein Operateur

bezeichnet, der weit lUber 200 Stapesplastiken in seinem Berufsleben durchgefiihrt hatte.
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Alle anderen Operateure waren zwar versierte Ohrchirurgen, hatten aber zum
Studienzeitpunkt weniger als 50 Stapesplastiken durchgefiihrt. Die postoperative
Schallleitungskomponente bei den vom spezialisierten Stapeschirurgen durchgefiihrten
Stapesplastiken war erwartungsgemaR bei allen verwendeten Prothesentypen im Mittel

geringer als bei den Stapesplastiken durch weniger spezialisierte Stapeschirurgen.

Erstaunlich ist jedoch, dass sowohl der spezialisierte als auch der nicht-spezialisierte
Stapeschirurg tendentiell ein durchschnittlich besseres postoperatives Hérergebnis mit der
NiTiBOND®-Prothese erreichten als mit den anderen Prothesen (Abbildung 21). Ursachlich
hierfiir scheint zu sein, dass das intraoperative Handling der NiTiBOND®-Prothese flir nicht

spezialisierte Stapeschirurgen einfacher zu sein scheint (Huber et al., 2012).

25 spezialisierter Stapeschirurg nicht spezialisierter Stapeschirurg
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Nitinol K-Piston und Clip Nitinol K-Piston und Clip
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Abbildung 21: Mittlere postoperative Schallleitungskomponente in Abhdngigkeit vom
Spezialisierungsgrad des Operateurs

Zusammengefasst zeigte sich, dass der Einsatz der NiTiBOND -Prothese es insbesondere
auch nicht spezialisierten Stapesoperateuren erlaubt, postoperativ gute audiometrische
Ergebnisse zu generieren. Mit einer in 76 % der Falle erreichbaren Verringerung der
postoperativen Schallleitungskomponete auf unter 10 dB erwies sich die Prothese auch
klinisch als vielversprechende Neuentwicklung auf dem Gebiet der Stapesprothetik. Diese
Erkenntnis ist in Einklang mit der bislang publizierten Literatur (Canu et al., 2017; Green et
al., 2017; Huber et al., 2012; Huber et al., 2014; Révész et al., 2016). Auch erste mittelfristige

Nachuntersuchungen des Horvermoégens nach Anwendung der NiTiBOND-Prothese zeigen
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einen stabilen postoperativen Auditus (Koukkoullis et al., 2021). Wie bei jeder
Neuentwicklung eines Medizinprodukts muss sich jedoch erst erweisen, ob die bislang
erfolgversprechenden kurz- und mittelfristigen Ergebnisse auch (iber einen langfristigen
Verlauf hinweg Bestand haben. Insbesondere bei der chirurgischen Behandlung der
Otosklerose ist dies von Belang, da ja die Jahre postoperativ auftretende
Horverschlechterung durch Arrosion des langen Ambossfortsatzes die haufigste
operationsbezogene Komplikation darstellt. Zudem bleibt abzuwarten, ob die experimentell
dokumentierte Rickstellbewegung bei initial vollstandig geschlossener Prothese klinische
Relevanz entwickelt. Dass sich nitinolhaltige Stapesprothesen Uber die Zeit durchaus auch
wieder partiell 6ffnen und hierdurch dislozieren kénnen, lasst sich der Literatur bereits

entnehmen (Ying et al., 2011).
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