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Definitionen
 

 
Ablationsverfahren  

 

Child-Pugh 

 

 

 

 

FEM  

 

 

LITT 

 

 

 

 

 

RFA 

 

 

 

 

 

R-0-Resektion 

 

 

 

 

 

 

TNM 

 

Tumorzerstörung durch lokale Hitzenekrosen.  

 

Die Child-Pugh-Kriterien (A bis C) dienen zur einheitlichen Be-

schreibung, sowie zur Einteilung der Leberzirrhose nach dem 

Schweregrad der Erkrankung. Die Stadienzuteilung erlaubt eine 

Therapieanpassung und das Erstellen einer Prognose. 

 

Die Finite-Elemente-Methode (FEM) ist ein numerisches Verfah-

ren und ist ein Simulationswerkzeug in der Softwareentwicklung. 

 

Die Laserinduzierte Thermotherapie (LITT) ist ein In-situ-Ablati-

onsverfahren auf der Grundlage von Laserlicht. In der klinischen 

Anwendung werden Neodym-dotierter Yttrium-Aluminium-Gra-

nat-Laser (Nd:YAG-Laser) mit einer Wellenlänge von 1064 nm 

benutzt. 

 

Die Radiofrequenzablation (RFA) ist ein In-situ-Ablationsverfah-

ren. Die RFA basiert auf einem Hochfrequenzstrom durch wel-

chen es zu lokalen Hitzenekrosen kommt. In der klinischen An-

wendung wird üblicherweise eine Frequenz von 470 kHz ange-

wendet.    

 

„R-0“ bedeutet die histologisch vollständige Entfernung eines Tu-

mors im gesunden Gewebe. In der Histologie ist somit kein Tum-

orgewebe im Resektionsrand nachweisbar. Die Tumorresektio-

nen kann in Hinblick auf ihre Vollständigkeit in drei Kategorien (R-

0 bis R-2) eingeteilt werden. (R-1: makroskopisch tumorfrei; R-2: 

weder makroskopisch noch histologisch tumorfrei). 

 

TNM-Klassifikation dient zur Einteilung von malignen Tumoren. 

Dabei werden durch das System der Tumor (T) und das Fehlen 

und Vorhandensein von Nodus (N) und Metastasen (M) erfasst. 
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1 Einleitung und Problemstellung 

Lebertumoren gehören zu den häufigsten Krebserkrankungen weltweit (FERLAY et al. 2015).  

Eine erfolgreiche sowie patientenorientierte Therapie dieser Tumore ist von zahlreichen Fak-

toren abhängig. Daher ist der Großteil der primären und sekundären Lebertumoren bei Erstdi-

agnose aufgrund von Komorbidität, eingeschränkter Leberfunktion oder einer ungünstigen Tu-

morlokalisation nicht für eine chirurgische Resektion geeignet (GOLDBERG und AHMED 

2002, FORNER et al. 2012, SOLBIATI et al. 2012).  

Diese Einschränkungen haben in den vergangenen Jahren zur Entwicklung alternativer      

Therapiemethoden, wie der thermischen Mikrowellenablation (MWA), geführt. Die minimalin-

vasive MWA führt zur Tumordestruktion durch thermische Nekrosebildung und zeichnet sich 

durch eine organ- und patientenschonende Behandlung aus (HABASH et al. 2007). In der 

klinischen Routine wird die MWA unter Verwendung von Bilddaten aus z. B. Computertomo-

grafie (CT), Magnetresonanztomografie (MRT) oder Ultraschall (US) durchgeführt. Eine      

konstante Überwachung des aktiven thermischen Ablationsprozesses ist in der Routine derzeit 

jedoch limitiert (CLASEN und PEREIRA 2008) und nur mit Ultraschall oder dem langsameren, 

kostenintensiveren MRT möglich (RYAN et al. 2016). Deshalb ist der onkologische Erfolg ab-

hängig von der sorgfältigen prätherapeutischen Planung des Eingriffs. Dies wird von der        

Expertise des behandelnden Mediziners (DIAB et al. 2018) sowie der Komplexität des indivi-

duellen Patientenfalles beeinflusst.  

Gegenüber anderen Ablationsverfahren, wie der Radiofrequenzablation (RFA) oder der laser-

induzierten Thermotherapie (LITT), hat eine Behandlung durch die MWA Vorteile (BRACE 

2009, POULOU et al. 2015, TOMBESI et al. 2015, MELONI et al. 2017). Dazu gehören kürzere 

Behandlungszeiten, höhere Gewebetemperaturen, größere Ablationsvolumina und ein be-

grenzter vaskulärer Gefäßkühleffekt (POULOU et al. 2015). Besonders die Tumorablation in 

der Nähe von Blutgefäßen wird durch einen Wärmetransport des Blutflusses erschwert 

(GILLAMS et al. 2015). Der Gefäßkühleffekt bei der MWA kann auftreten, wenn sich die Ziellä-

sion in unmittelbarer Nähe (innerhalb von 1 cm) zu einem großen Blutgefäß (≥ 3 mm Durch-

messer) befindet (GOLDBERG et al. 2003, GILLAMS et al. 2015, KIM 2018).  

Ein Abschätzen und Planen der Einflussnahme von Gefäßkühleffekten im Rahmen einer   

präinterventionellen Therapieplanung der MW-Ablationszone kann die Effektivität sowie den 

Therapieerfolg der Tumorbehandlung erhöhen (WU et al. 2014, LIU et al. 2017, DIAB et al. 

2018). 

Eine computergestützte Therapieplanung kann durch einen Abgleich zwischen MW-Läsion 

und geplanten Therapieergebnis mittels einer Planungssoftware erfolgen. Dadurch kann pri-

mär das Risiko einer unvollständigen Tumorablation mit der Folge einer erneuten Tumorpro-

gression durch eine Untertherapie vermieden werden und sekundär kann eine Übertherapie 
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von Tumorgewebe mit der MWA reduziert werden, um peripheres, gesundes Lebergewebe zu 

schonen (SCHUMANN et al. 2010).  

Die Therapieplanung der Läsionsgröße mittels einer computergestützten Visualisierungs- und 

Quantifizierungsmethoden ermöglicht es im Voraus, Anpassungen und Korrekturen vorzuneh-

men, um eine vollständige Tumorzerstörung zu gewährleisten. Dabei hilft eine Simulations-

und Planungssoftware, Kühleffekte und damit mögliche spätere lokale Rezidive bereits     

präinterventionell zu erkennen und weitere Therapieentscheidungen frühzeitig zu treffen. 

Ziel der vorliegenden Arbeit ist es, die computergestützte Software „Thermal Ablation Simula-

tion and Planning“ (TASAP; Fraunhofer MEVIS, Bremen, Deutschland) im Hinblick auf Ge-

fäßkühleffekte bei der MWA von Lebertumoren unter standardisierten Bedingungen ex vivo zu 

validieren. Die Daten der evaluierten Software dienen als Grundlage für die Entwicklung einer 

klinischen patientenindividuellen Planungssoftware für die Ablation von Lebertumoren.  
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2 Literaturübersicht  

2.1 Lebermalignome 

Maligne Erkrankungen weisen global eine steigende Inzidenz auf (TORRE et al. 2015). Nach 

Schätzungen der WHO verursachen diese mehr Todesfälle als Schlaganfälle oder ischämi-

sche Herzerkrankungen (FERLAY et al. 2015, ORGANIZATION 2016). Primäre und sekun-

däre Lebertumoren machen weltweit einen erheblichen Anteil an malignen Tumorerkrankun-

gen aus  (FERLAY et al. 2015). Mit einem Mortalitäts-Inzidenz-Verhältnis von 0,95 stellen sie 

weltweit die zweithäufigste Todesursache bei malignen Tumorerkrankungen dar (FERLAY et 

al. 2015, LAFARO et al. 2015). Um möglichst viele Patienten in einem kurativen Stadium zu 

erreichen, empfehlen das Leitlinienprogramm für die „Diagnostik und Therapie des Hepatozel-

lulären Karzinoms (HCC)“ der Arbeitsgemeinschaft der Wissenschaftlichen Medizinischen 

Fachgesellschaften e. V. (AWMF), die Deutsche Krebsgesellschaft sowie die Deutsche Krebs-

hilfe allen Risikopatienten, eine halbjährliche Früherkennungsuntersuchung, mittels Ultra-

schalluntersuchung (FORNER et al. 2012), wahrzunehmen. Risikopatienten, die in dieses 

HCC-Screening eingeschlossen werden, sind z. B. Patienten mit Leberzirrhose (im Stadium 

Child-Pugh A oder B), einer chronischen Virushepatitis oder einer Fettleberhepatitis sowie Pa-

tienten mit malignen Grunderkrankungen, die vorrangig in die Leber metastasieren. Risikopa-

tienten, die ihre HCC-Diagnose im Rahmen einer Früherkennungsuntersuchung erhalten, ha-

ben eine fünffach höhere 5-Jahres-Überlebensrate als Patienten mit einer Zufallsdiagnose 

(BRUIX und SHERMAN 2011). 

Generell können Lebertumoren in primäre und sekundäre Tumoren eingeteilt werden. 

2.2 Primäre Lebertumoren 

Annähernd 90 % der primären Lebertumoren werden als Hepatozellulären Karzinom (HCC) 

diagnostiziert, sie sind weltweit die fünfthäufigste Tumorerkrankung (BOSETTI et al. 2014). Im 

Jahr 2012 wurden mehr als 780.000 Neuerkrankungen weltweit erfasst (FERLAY et al. 2015). 

Das HCC ist eine intrahepatische Neoplasie, ausgehend von den Hepatozyten (YANG et al. 

2011). Dabei kommt es zu einer diffusen Leberschädigung, die von einem fibrinösen Umbau 

der Leberarchitektur gekennzeichnet ist. In über 80 % der Fälle ist eine Leberzirrhose als Vor-

erkrankung die Grundlage für die Entstehung des HCC (YANG et al. 2011). Die Hauptrisiko-

faktoren für die Entwicklung einer Leberzirrhose sind weltweit die chronischen viralen Infekti-

onen mit Hepatitis-B- und -C-Viren. Das HCC ist deshalb global uneinheitlich verteilt (BOSETTI 

et al. 2014, MCGLYNN et al. 2015). Über 80 % der globalen HCC-Erkrankungsfälle treten 

aufgrund der erhöhten Prävalenz von Hepatitis-B-Infektionen in Asien und Afrika auf 
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(LEITLINIENPROGRAMM ONKOLOGIE (AMWF 2013)). Regionen wie Nord- und Südame-

rika, Australien, Indien und Nordeuropa zählen zu den Niedrigrisikogebieten (BOSETTI et al. 

2014, MCGLYNN et al. 2015).  

In Gesamteuropa ist eine steigende Anzahl von Neuerkrankungen zu beobachten. Die Inzi-

denzrate liegt bei 5 bis 20 pro 100.000 Einwohner, das durchschnittliche Erkrankungsalter 

zwischen dem fünften und sechsten Lebensjahrzehnt. In den westlichen Industrienationen gel-

ten ein chronischer Alkoholabusus, die Infektion mit Hepatitis B, C und D sowie nicht-alkoho-

lisch bedingte Fettlebererkrankungen (NAFLD) als Folge von Diabetes mellitus und des meta-

bolischen Syndroms als Risikofaktoren (MARRERO et al. 2002, BRUIX und SHERMAN 2011, 

MCGLYNN et al. 2015). In Deutschland ist die Inzidenz des HCC bei Männern höher als bei 

Frauen. Nur eine von 200 Frauen, im Gegensatz zu einem von 86 Männern, entwickelt im 

Laufe ihres Lebens einen primären Lebertumor (GRUNDMANN und MEYER 2014).  

Eine weitere seltene Ursache für die Entstehung von HCC sind Mykotoxine wie das Aflatoxin 

des Pilzes Aspergillus flavus, der sich bei feuchtem Klima unter anderem auf Getreidesorten 

ausbreitet (OMER et al. 2004, BOSETTI et al. 2014, CHAWANTHAYATHAM et al. 2017). Die 

unkontrollierte Aufnahme kontaminierter Lebensmittel mit Aflatoxinen ist insbesondere ein Ri-

sikofaktor in Entwicklungsländern (BOSETTI et al. 2014). Ein mit Aflatoxinen kontaminierter 

Patient weist ein vierfach erhöhtes Risiko auf, am HCC zu erkranken. In Kombination mit He-

patitis-B-Virus-Infektionen erhöht sich das Risiko auf das Sechzigfache (MCGLYNN und 

LONDON 2011). 

Die zweithäufigste primäre hepatische Malignität ist das von den Gallengängen ausgehende 

cholangiozelluläre Karzinom (CCC) (TYSON und EL-SERAG 2011). Dieses macht circa 10 % 

der primären Lebertumoren aus und ist ebenfalls mit einer hohen Mortalität verbunden (KHAN 

et al. 2005, TYSON und EL-SERAG 2011). Die Risikofaktoren sind Entzündungen der Gallen-

wege, Hepatolithiasis, parasitäre Infektionen, Gallengangszysten und Toxine (BEN-

MENACHEM 2007, TYSON und EL-SERAG 2011). Weit seltenere primäre Lebermalignome 

stellen unter anderem das embryonale Hepatoblastom und das Angiosarkom dar. 

2.3 Sekundäre Lebertumoren 

Die Gruppe der sekundären Lebertumoren bildet mit 95 % die größte Gruppe maligner Leber-

tumoren. Diese sind als hepatische Metastasen von extrahepatischen Tumorerkrankungen 

definiert (HEROLD 2012). Die meisten Patienten mit Lebermetastasen sind an Darm-, Bauch-

speicheldrüsen-, Magen- oder Speiseröhren-, Brust- oder Lungenkrebs erkrankt. Bei Diagnose 

des Primärtumors lassen sich bei 15 – 25 % der Patienten zeitgleich Lebermetastasen diag-

nostizieren (MANFREDI et al. 2006). Die Ausbreitung der Tumorzellen erfolgt in diesen Fällen 

hämatogen. Die Leber ist aufgrund ihrer doppelten Blutversorgung (Vasa privata und publica) 

mit dem hohen Blutfluss sowie aufgrund der Filterfunktion der Kupffer-Zellen (SALOMON et 
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al. 2015) sehr anfällig für die Invasion von Tumorzellen. Der häufigste Sekundärtumor ist das 

kolorektale Karzinom (CRC). Dieses stellt bei Frauen (nach Brustkrebs) die zweithäufigste und 

bei Männern (nach Bronchial- und Prostatakarzinom) die dritthäufigste maligne Tumorerkran-

kung dar (HEROLD 2012, FERLAY et al. 2015). Laut dem LEITLINIENPROGRAMM 

ONKOLOGIE (DEUTSCHE KREBSGESELLSCHAFT (2014) treten hier allein in Deutschland 

jedes Jahr etwa 73.000 Neuerkrankungen auf. Während des Krankheitsverlaufes zeigen sich 

bei über 50 % aller Patienten mit CRC Lebermetastasen (SARTORI et al. 2016). Nach 

MANFREDI et al. (2006) liegt die Überlebensrate unbehandelter Lebermetastasen innerhalb 

der ersten fünf Jahre nach Diagnosestellung bei unter 5 %. 

2.4 Diagnostik 

Eine frühe Diagnosestellung maligner Lebertumoren ist für den allgemeinen Krankheitsverlauf 

und die Prognose entscheidend (BRUIX und SHERMAN 2011). Momentan werden circa 46 % 

der Tumoren in einem frühen Stadium diagnostiziert (HEROLD 2012). Die mediane Überle-

benszeit bei einer palliativen Therapie liegt bei sechs bis zwölf Monaten. Oft sind klinische 

Symptome der Patienten unspezifisch oder nicht vorhanden. Beim Auftreten von Symptomen 

befindet sich der Patient meist in einem fortgeschrittenen Krankheitsstadium, in dem der Tu-

mor aber prinzipiell kurativ behandelt werden kann (FORNER et al. 2012). Abhängig von der 

Tumorgröße und dessen Lokalisation sind indes nicht alle Lebertumoren für eine chirurgische 

Resektion geeignet (PEREIRA et al. 2000, FORNER et al. 2012). Eine Verdachtsdiagnose 

eines HCC kann gestellt werden, wenn z. B. erhöhte Tumormarker im Blut feststellbar sind 

(ANDREANA et al. 2009, BRUIX et al. 2016). Der am häufigsten verwendete Tumormarker 

zur Detektion von HCC ist das Alpha-Fetoprotein (AFP) (FARINATI et al. 2006). Um Patienten 

ein optimales Behandlungsverfahren zu ermöglichen, ist das Tumorstaging von Bedeutung, 

dass zur Bestimmung des Krankheitsstadiums dient (SCHULZ et al. 2015, BRUIX et al. 2016). 

Es erfasst die Größe und die Anzahl der Tumoren, deren Lokalisation sowie eine mögliche 

Gefäßinfiltration und auch eine extrahepatische Organinfiltration. Zudem sollten der Leistungs-

zustand des Patienten und die Leberfunktion zur Risikoabschätzung hinsichtlich weiterer rele-

vanter Befunde herangezogen werden (BRUIX und SHERMAN 2011). Das Behandlungs-

schema Barcelona Clinic Liver Cancer (BCLC) ist das einzige, welches das Tumorstadium, die 

Leberfunktion, den Allgemeinzustand der Patienten und die tumorassoziierten Symptome be-

rücksichtigt (MARRERO et al. 2005, BRUIX und SHERMAN 2011). Der Vorteil dieses Klassi-

fizierungssystems liegt darin, dass es Staging mit Therapieoptionen verknüpft (MARRERO et 

al. 2005) (Abbildung 1). Durch die Verbesserung bildgebender Verfahren lassen sich Tumoren 

heute genauer diagnostizieren und klassifizieren. Die Sonografie ermöglicht eine schnelle, 

nicht-invasive Detektion von Raumforderungen mit einer Spezifität von 77 % und einer Sensi-

tivität von 86 % (REISER et al. 2004, FLORIANI et al. 2013).   
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Abbildung 1: Schematische Darstellung der BCLC-Klassifikation (FORNER et al. 2012, BRUIX et al. 2016). 

 

Die MRT kann unter Verwendung eines Kontrastmittels (KM) bei Patienten mit Leberzirrhose 

Raumforderungen unter 1 cm darstellen (SCHULZ et al. 2016). Sowohl die MRT als auch die 

CT haben unter Verwendung von KM eine Präzision von 80 – 90 % (LLOVET et al. 2005, 

ANDREANA et al. 2009).  

2.5 Kurative Therapieverfahren 

Bei Patienten mit primären Lebermalignomen und solchen mit Lebermetastasen eines kolo-

rektalen Karzinoms ist gegenwärtig die chirurgische Resektion der Goldstandard (PEREIRA 

et al. 2000, MANFREDI et al. 2006, BRUIX et al. 2016). Betroffene, die ein HCC mit einer 

Tumorgröße ≤ 3 cm aufweisen, profitieren von einer Leberteilresektion, einer Lebertransplan-

tation oder einer Tumorablation (LLOVET et al. 2005, BRUIX et al. 2016). Bei einem fortge-

schrittenen Krankheitsstadium ist das primäre Ziel die Verlängerung der Überlebenszeit durch 

ein palliatives Therapieverfahren (FORNER et al. 2012). „Lokal ablative Verfahren können ein-

gesetzt werden, wenn nicht resektable Metastasen vorliegen oder der Allgemeinzustand des 

Patienten eine Resektion nicht zulässt, insbesondere nach vorangegangener Lebermetasta-

senresektion“ (LEITLINIENPROGRAMM ONKOLOGIE 2019). 

Für den optimalen Therapieerfolg sollte der Behandlungsplan durch ein interdisziplinäres 

Team aus verschiedenen Fachrichtungen (LEITLINIENPROGRAMM ONKOLOGIE 2019) wie 

der Onkologie, der Radiologie, der Gastroenterologie sowie der Allgemeinchirurgie diskutiert 

werden.  
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2.5.1 Chirurgische Resektion und Transplantation 

Laut FORNER et al. (2012) profitieren Patienten, die eine gute Leberfunktion, einen kleinen 

Solitärtumor und keine schwerwiegenden Nebenerkrankungen aufweisen, von einem chirurgi-

schen Therapieansatz. Die Größe des Tumors sowie die Gefäßinvasion sind entscheidend für 

die individuelle Überlebensrate. Für die Prognose und die Therapieentscheidung ist die post-

operative Leberrestfunktion nach Tumorentfernung ein Hauptparameter. Weitere Faktoren 

sind der Allgemeinzustand und das Alter des Patienten (MANFREDI et al. 2006). Um ein post-

operatives Leberversagen zu vermeiden, sollte das Leberrestvolumen bei normaler Leberfunk-

tion mindestens 25 % und bei Patienten mit Leberzirrhose 50 % betragen (DIMITROULIS et 

al. 2017). Für eine Lebertransplantation eignen sich Patienten, die den Milan-Kriterien (Einzel-

herd < 5 cm, alternativ maximal drei Herde < 3 cm, keine Gefäßinvasion, keine extrahepati-

sche Metastasierung) entsprechen (LLOVET et al. 2005). Allerdings schränkt der Mangel an 

Spenderorganen die Möglichkeit einer Transplantation stark ein (FORNER et al. 2012). 

2.5.1.1   Hepatozelluläres Karzinom (HCC)  

Hepatozelluläre Karzinome (Kap. 2.2 Primäre Lebertumoren) sind die dritthäufigste Ursache 

für krebsbedingte Todesfälle (FORNER et al. 2012). Das HCC wird nach dem Behandlungs-

schema Barcelona Clinic Liver Cancer (BCLC) therapiert (Abbildung 1). Besonders die chirur-

gische Tumorresektion hat sich als kurativer Therapieansatz mit einer Fünf-Jahres-Überle-

bensrate von mehr als 50 % bei nicht-zirrhotischen HCC bewährt (LLOVET et al. 2005, 

FORNER et al. 2012). Die Fünf-Jahres-Überlebensrate konnte mit Hilfe einer TNM-Klassifika-

tion bewertet werden. Dabei betrug die Überlebensrate für Patienten mit HCC von ≤ 2 cm 

66 %, verglichen mit 52 % für Tumoren von 2 – 5 cm und nur 37 % für Tumoren von > 5 cm 

(LLOVET et al. 2005). Innerhalb der ersten fünf Jahre treten Rezidive nach Leberresektion bei 

70 % der Patienten auf. Laut LLOVET et al. (2005) setzt sich diese Rezidivrate zu 60 – 70 % 

aus intrahepatischen Metastasen (die bis zum Zeitpunkt der Resektion unentdeckt geblieben 

sind) und zu 30 – 40 % aus De-novo-HCC zusammen.  

2.5.1.2   Kolorektales Karzinom (CRC) als Ursprung von Metastasen 

Durch die venöse Drainage von Dickdarm und Rektum ist die Leber der häufigste Ort der 

Metastasierung (Kap. 2.3 Sekundäre Lebertumoren) von CRC (VATANDOUST et al. 2015). 

Circa 50 % der CRC-Patienten entwickeln im Krankheitsverlauf eine Lebermetastase 

(VATANDOUST et al. 2015). Allerdings sind nur 5 – 10 % der Patienten mit Lebermetastasen 

für eine chirurgische Resektion bei Diagnosestellung geeignet (FORNER et al. 2012). Die 

Prognose der Patienten mit Lebermetastasen aus CRC sind vielfältig und hängen von der 

chirurgischen Resektabilität ab (VATANDOUST et al. 2015). Kontraindikationen für die Resek-

tion dieser Metastasen sind inoperable extrahepatische Erkrankungen, mehr als 70 % Leber-

beteiligung, Leberversagen und chirurgische Untauglichkeit (POSTON et al. 2005). 
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2.5.2 Minimalinvasive Thermoablationsverfahren 

Die lokal ablativen Therapiemethoden haben sich in den letzten Jahren als vielversprechende 

Behandlungsoption zu invasiveren Therapieoptionen, wie der Leberteilresektion oder der 

Transplantation, bei der kurativen Behandlung von Lebermalignomen (wie dem HCC) bewährt 

(BRUIX et al. 2006). Allerdings stellen Thermoablationsverfahren insbesondere für Patienten 

mit nicht resektablen Lebermalignomen und fehlendem Ansprechen auf Chemotherapeutika 

eine wichtige Alternative in der kurativen Therapie dar (PATHAK et al. 2011, GRUBER-ROUH 

et al. 2016). Die Ablationsverfahren zeichnen sich bei perkutaner Durchführung durch eine 

minimalinvasive Technik aus (GOLDBERG und AHMED 2002, LOPRESTO et al. 2017). Die 

Applikation hoher lokaler Wärmeenergie ermöglicht eine gezielte Tumordestruktion, im Ideal-

fall bei maximaler Schonung von gesundem Leberparenchym (HABASH et al. 2007). Durch 

die perkutane, laparoskopische oder intraoperative Anwendung kann bei möglichen Rezidiven 

das Verfahren erneut leberschonend angewandt werden (DODD et al. 2000, GRUBER-ROUH 

et al. 2016). Während der Ablation wird die Ausdehnung der Läsion mittels prä- und postinter-

ventioneller Bilddaten teilüberwacht. In der klinischen Routine wird hierzu meist das CT ver-

wendet. Eine konstante Überwachung des vollständig aktiven thermischen Ablationsprozes-

ses ist in der Routine limitiert und nur mit dem sichteingeschränkten Ultraschall (Kap. 2.6 

Grundlagen der Thermoablation) oder der offenen MRT möglich (RYAN et al. 2016). Die per-

kutane Anwendung kann ambulant unter Lokalanästhesie oder unter Vollnarkose erfolgen. 

Dies sind große Vorteile gegenüber chirurgischen Eingriffen, die insgesamt höhere Komplika-

tionsraten aufweisen (GOLDBERG und AHMED 2002). Neben der Radiofrequenzablation 

(RFA), der laserinduzierten Thermotherapie (LITT) und der irreversiblen Elektroporation (IRE) 

gewinnt die MWA zunehmend an Bedeutung (Abbildung 2).  

 
Abbildung 2: Übersicht der lokal ablativen Therapieverfahren, eingeteilt in chemische und energiebasierte Ablati-

onsverfahren (GOLDBERG et al. 2003, AHMED 2014). 
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Neben vielen weiteren Vorteilen der MWA (Kap. 2.7.3 Vor- und Nachteile) sind wesentliche 

Gründe für deren Verwendung größere und gleichmäßigere Ablationen, weniger Einfluss-

nahme durch lebereigene Gefäße (POULOU et al. 2015) sowie einfache Anwendbarkeit in fast 

allen menschlichen Geweben (ZHOU et al. 2013). Momentan wird die MWA nicht nur während 

der Behandlung von Lebertumoren verwendet, sondern auch bei Nierenkarzinomen, Lungen-

tumoren und Schilddrüsenknoten. 

2.6 Grundlagen der Thermoablation  

Das Behandlungsprinzip der thermischen Ablation basiert auf einer Gewebeerwärmung auf 

über 42 °C, die zu Veränderungen auf molekularer, zellulärer und struktureller Ebene führt 

(ROSSMANNA und HAEMMERICH 2014). Ziel der Ablation ist ein irreversibler lokaler Ge-

websuntergang durch Denaturierung (HABASH et al. 2007). Dieser zeigt sich im Lebergewebe 

als Aufhellung und wird als Läsion bezeichnet (AHMED 2014). Der zytotoxische Effekt ist ab-

hängig von der Dauer der Hitzeeinwirkung (BHUYAN 1979). Für eine irreversible Zellschädi-

gung durch Proteindenaturierung muss eine Erhitzung des Gewebes auf mindestens 50 °C 

über einen Zeitraum von mehreren Minuten erfolgen (AHMED et al. 2011). Eine Koagulation 

des Gewebes tritt ab 60 °C ein. Dabei entsteht eine Gewebenekrose durch sofortigen Zelltod 

(HABASH et al. 2007, MELONI et al. 2017). Ab 105 °C kommt es zur Karbonisierung sowie 

Vaporisation mit Gasbildung, die in CT und Ultraschall sichtbar sind (LEBER et al. 2012, 

MELONI et al. 2017, VOGL et al. 2017). Ein Hauptziel der Thermoablation ist die konstante 

Hitzeeinbringung im Temperaturbereich von 60 – 100 °C über das gesamte Zielvolumen, um 

einen vollständigen Zelltod zu erreichen. Dabei sollte aus heutiger Sicht eine Sicherheitszone 

von 5 – 10 mm peripher um den Tumor mit koaguliert werden (GOLDBERG et al. 2000, PILLAI 

et al. 2015). Hierdurch können mögliche Mikrometastasen oder mikroskopische Herde zerstört 

werden, um das Risiko eines lokalen Rezidivtumors zu minimieren.  

2.7 Mikrowellenablation 

Ursprünglich wurde die Mikrowellenablation (MWA) als Hilfsmittel zur Blutstillung bei der Le-

berresektion entwickelt (TABUSE 1979). Ab 1986 entwickelte das japanische Team um             

K. Tabuse ein Mikrowellensystem für die perkutane Anwendung, um Lebergewebe abzutra-

gen. Seit Beginn der 1990er Jahre wurde diese Technik auch für die Behandlung von Leber-

tumoren angewendet. 

2.7.1 Funktionsweise 

Zu den Komponenten eines Mikrowellensystems gehören ein Mikrowellengenerator, ein Koa-

xialkabel und eine Mikrowellenantenne (Abbildung 3). Die meisten Generatoren haben als 

Kernstück eine Magnetfeldröhre oder einen Halbleiter (BRACE 2009). Die MWA beruht auf 

der Einbringung von Energie in Form von Mikrowellen mittels Antenne und einer Frequenz von 
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900 – 2500 MHz in das Zielgewebe (BRACE 2009, LUBNER et al. 2013). Dabei wird ein os-

zillierendes elektrisches Feld aufgebaut, das die dipolen Wassermoleküle im Gewebe in Re-

sonanzschwingung versetzt (BRACE 2009, EISELE et al. 2014). Diese molekulare Bewegung 

wird durch Reibungskräfte eingeschränkt, die Bewegungsenergie in Wärme umwandeln. Da-

bei entstehen Temperaturen bis zu 120 °C (RYAN und BRACE 2017). Durch die Erhitzung 

des Tumorgewebes entsteht über die direkte Wärmeabgabe in das intra- und extrazelluläre 

Gewebewasser eine Koagulationsnekrose (VOGL et al. 2014, MELONI et al. 2017). 

 

Abbildung 3: Funktionsprinzip der Mikrowellenablation (MWA). Die MWA kann perkutan, per Laparoskopie oder 

offen chirurgisch am Patienten durchgeführt werden. Für die Ablation wird der Tumor mit einer Antenne punktiert. 

Es erfolgt ein konstantes und gleichförmiges Erhitzen des Tumorgewebes durch Mikrowellen vom Inneren des 

Tumors nach außen (a). Die Hitze entsteht durch die Stimulation von Wassermolekülen, wodurch das Tumorge-

webe zerstört wird (BRACE 2010, WOLF et al. 2012, LIANG et al. 2014). Die Mikrowellentechnik ist unbeeinflusst 

vom elektrischen Widerstand in dem sich verändernden Gewebe. Teilweise verfügen die Systeme über eine Ge-

webe-Primitivitäts- und/oder -Temperatur-Kontrolle. Auf diese Weise wird eine maximale Energieabgabe im Inne-

ren des Tumors bei gleichzeitigem minimalem Reflexionsgrad der Energie erreicht. 

Literaturübersicht



                                                                                                                        Literaturübersicht 

 

11 
 

Die Mikrowellen können sich in Gewebetypen mit hoher Impedanz wie Lunge oder Knochen 

ausbreiten (DURICK et al. 2008, LUBNER et al. 2010). Eine optimale Wärmeleitfähigkeit wird 

in Geweben mit hohem Wassergehalt erreicht, eine reduzierte Wärmeleitfähigkeit in Fettge-

webe (BRACE 2009). Laut HINSHAW et al. (2014) lassen sich die entwickelten MWA-Systeme 

der vergangenen Jahre in drei Generationstypen unterscheiden. Dabei sind die wesentlichen 

Unterschiede das Antennendesign, die Kühlung der Antenne sowie die Frequenz- und Pha-

senregelung (HINSHAW et al. 2014). Besonders die variierenden Antennendesigns mit den 

verschiedenen elektromagnetischen Feldern haben einen wesentlichen Einfluss auf die Größe 

und die Form der resultierenden Ablationszonen (HINSHAW et al. 2014). Die gängigen Bau-

formen der Mikrowellenantennen sind Monopol-, Dipol-, Triaxial-, Stangen- und Schlitzanten-

nen (O'ROURKE et al. 2007, BRACE 2010).  

2.7.2 Indikationen  

Für primär resektable Lebermetastasen eines kolorektalen Karzinoms sollte die In-situ-Abla-

tion als Alternative angeboten werden, sofern die Metastasen nach Größe und Lokalisation 

geeignet sind. Zudem sollte das Vorgehen in einem Tumorboard diskutiert werden 

(LEITLINIENPROGRAMM ONKOLOGIE 2019). Die MWA bei Lebermalignomen, wie dem 

HCC bei „Stadium 0 und A“ (BCLC- Klassifikation; Abbildung 1), ist ein kurativer Therapiean-

satz (FORNER et al. 2012, BRUIX et al. 2016). Daher muss eine vollständige Zerstörung der 

Tumormasse angestrebt werden, um einen tumorfreien Zustand zu erreichen. Um die Tumor-

last und Krankheitssymptome zu mindern, kann durch eine MWA eine partielle Tumorzerstö-

rung, das sogenannte Debulking, durchgeführt werden. Dieses wird zur Reduktion der Tumor-

masse vor einer geplanten chirurgischen Resektion angewandt (AHMED 2014, POULOU et 

al. 2015). Die simultane Anwendung von Ablationstechniken sowie der chirurgischen Leberre-

sektion kann in Erwägung gezogen werden, wenn durch eine alleinige Resektion kein kurativer 

Therapieerfolg erzielt werden kann (BINNEBOSEL et al. 2016). Bei der MWA-Behandlung so-

litärer Lebertumoren ist eine technische Erfolgsquote von bis zu 95 % beschrieben (LI et al. 

2012, ALEXANDER et al. 2015, SUN et al. 2015).  

2.7.3 Vor- und Nachteile 

Im Vergleich zu anderen ablativen Verfahren (Kap. 2.5.2 Minimalinvasive Thermoablations-

verfahren) ist die MWA eine neuere thermische Ablationstechnologie mit deutlichen Vorteilen 

gegenüber der Radiofrequenzablation (RFA) oder der laserinduzierten Thermotherapie (LITT) 

(SIMON et al. 2005, BRACE 2009, TOMBESI et al. 2015, FACCIORUSSO et al. 2016, 

MELONI et al. 2017). Die RFA ist momentan am besten quantifiziert sowie evaluiert. In der 

klinischen Anwendung hat sich dieses Verfahren etabliert und wird am häufigsten angewendet. 

Daher werden die aktuellen Therapieergebnisse der MWA oft mit der RFA verglichen 

(POULOU et al. 2015). 



                                                                                                      

 

12 
 

Die Mikrowellentechnologie ermöglicht höhere intratumorale Temperaturen, die ein größeres 

Ablationsvolumen in kürzerer Zeit erzeugen können (REMPP et al. 2011, ANDREANO und 

BRACE 2013, IIDA et al. 2013, TOMBESI et al. 2015). Durch eine schnelle, homogene Erhit-

zung sind also größere Ablationszonen möglich (POULOU et al. 2015). Zudem ist der Ener-

gieverlust durch große Gefäße, der „heat-sink effect“ (Kap. 2.8 Einfluss von Lebergefäßen auf 

die Mikrowellenablation), geringer ausgeprägt im Vergleich zur RFA (TOMBESI et al. 2015, 

LEITLINIENPROGRAMM ONKOLOGIE 2019). Dadurch ist der Einsatz der MWA bei Tumoren 

in der Nähe kritischer Strukturen wie großer Lebervenen möglich, da die Ablationsgröße und 

-form durch den „heat-sink effect“ weniger beeinflusst werden (REMPP et al. 2011, LUBNER 

et al. 2013, TOMBESI et al. 2015, LUCCHINA et al. 2016). Herzschrittmacher oder chirurgi-

sche Clips bilden bei der MWA-Behandlung keine Kontraindikation, da die MWA auf elektro-

magnetischer und nicht elektrischer Energie basiert (SKONIECZKI et al. 2011, POULOU et al. 

2015). Dadurch ist keine Neutralelektrode notwendig und es besteht nicht die Gefahr von ab-

errierenden Energieflüssen (Leckströmen), die zu Verbrennungen führen können (VOGL et al. 

2014, TOMBESI et al. 2015). Laut POULOU et al. (2015) treten bei der Behandlung mit der 

MWA im Vergleich zur RFA zudem weniger prozedurabhängige Schmerzen auf.  

 

Vorteile der MWA gegenüber der RFA sind zusammengefasst: 

• kürzere Behandlungszeiten (Einzelablation circa 10 Minuten) 

• höhere Ablationstemperaturen 

• größere, homogene Ablationsvolumina 

• keine Neutralelektrode notwendig 

 

Das Ablationsvolumen der MWA ist von Faktoren wie der Generatorleistung, der Mikrowellen-

frequenz, dem Antennendesign und der Positionierung der Antenne im Gewebe abhängig 

(HINSHAW et al. 2014). Insbesondere das Antennendesign beeinflusst die Ablationsgröße 

und -form. So führen einige Antennendesigns derzeit zu länglichen Ablationsformen, die für 

viele Anwendungen nicht wünschenswert sind (TSE et al. 2009). Solche Antennen erzeugen 

eine bis zu 6 cm langgestreckte Ablationszone, die das Risiko unerwünschter Verbrennungen 

an angrenzenden Organen erhöhen kann (HINSHAW et al. 2014). Besonders die sogenannten 

ungekühlten, triaxialen Antennen können eine proximale Erwärmung entlang des Antennen-

schaftes in Tropfenform verursachen und weisen eine um 3 – 7 % erhöhte Komplikationsrate 

auf (BRACE 2010, VOGL et al. 2017).  

2.7.4 Klinische Anwendung 

In den vergangenen Jahren konnten mit der MWA vielversprechende Ergebnisse in der klini-

schen Anwendung erzielt werden (BRACE 2009). Das LEITLINIENPROGRAMM 
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ONKOLOGIE (2019) spricht eine Empfehlung für die klinische Anwendung der MWA aus. Be-

sonders für die Behandlung von HCC und kolorektalen Metastasen scheint diese Therapie als 

kuratives Verfahren eine vielversprechende Behandlungsmethode zu sein 

(LEITLINIENPROGRAMM ONKOLOGIE 2019). Bei perkutan schwierig zugänglichen Tumo-

ren hat sich die laparoskopisch assistierte Durchführung lokal ablativer Therapien bewährt 

(SWAN et al. 2013, EISELE et al. 2014, BAKER et al. 2017, BENSON et al. 2017, 

SANTAMBROGIO et al. 2017). Alternativ erlaubt ein offen chirurgischer Zugang die Mobilisa-

tion der Leber durch Hilfsmittel wie Bauchtücher oder Ballonsysteme (EISELE et al. 2014). 

Gleichzeitig können beim offenen Vorgehen angrenzende Strukturen vor Hitzeschäden besser 

geschützt werden (BAKER et al. 2017). Diese Vorgehensweise bietet sich besonders bei einer 

oberflächlichen Tumorlage oder direkter Nachbarschaft zu anderen Organen an (EISELE et 

al. 2014, BENSON et al. 2017). Die MWA von Lebertumoren mit oder ohne Leberresektion 

sowie eine regionale oder systemische Chemotherapie führen häufig zu einem Langzeitüber-

leben (LEUNG et al. 2015). EISELE et al. (2014) zeigten in ihrer Studie aus dem Zeitraum von 

1994 bis 2005 eine Lokalrezidivrate von 0 – 24 % und Fünf-Jahres-Überlebensraten von 29 – 

78 %. Eine weitere multizentrische Studie von LIANG et al. (2012) umfasste 1007 Patienten. 

Die mittlere Tumorgröße lag bei 2,9 ± 1,8 cm (min./max.: 1,0 – 18,5 cm). 66,3 % der Tumoren 

waren ≤ 3 cm. Die Ein-, Drei- und Fünf-Jahres-Überlebensraten betrugen insgesamt 91,2 %, 

72,5 % und 59,8 %. Die lokale Tumorprogressionsrate betrug 5,9 %. Bei der Therapie mittel-

großer solitärer HCC mit einem Durchmesser < 5 cm konnten Ein-, Zwei- und Drei-Jahres-

Überlebensraten von 89 %, 74 % und 60 % erreicht werden (SUN et al. 2015). Es ist allerdings 

zu erwähnen, dass die Rezidiv- und Überlebensraten abhängig von der Studie, dem verwen-

deten Mikrowellensystem sowie der peripheren Gefäßgröße waren (YU et al. 2008, GILLAMS 

et al. 2015).  

LAHAT et al. (2014) berichteten von einer Komplikationsrate von 4,6 % für MWA, die im Ver-

gleich zur RFA um 0,5 % Prozentpunkte höher war. Mögliche Komplikationen sind Gallen-

gangschäden, Blutungen, Infektionen der Ablationshöhle, Bildung von Leberabszessen, Ko-

lonperforationen und Impfmetastasen durch die Antennenpunktion (GOLDBERG und AHMED 

2002, GOLDBERG et al. 2003, LAHAT et al. 2014, RYAN et al. 2016). Nachblutungen und die 

Verschleppung von Tumorzellen können verhindert werden, wenn der Antennenpunktionska-

nal während der Antennenentfernung zusätzlich abladiert wird (LIANG und WANG 2007). 

2.7.5 Einfluss von Tumorgröße und -lokalisation  

Für die MWA existieren momentan keine eindeutigen Leitlinienempfehlungen bezüglich der 

Tumorgröße wie bei der RFA (LEITLINIENPROGRAMM ONKOLOGIE (AMWF) 2013). Laut 

GILLAMS et al. (2015) ist es empfehlenswert, thermische Ablationen bei Tumoren mit einem 
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Durchmesser von unter 3 cm vorzunehmen. Die Schwierigkeit liegt in der richtigen Abschät-

zung der Ablationsnekrose und der Gewährleistung einer vollständigen Tumorzellzerstörung 

(CROCETTI et al. 2010). Wenn eine Sicherheitszone (von 10 mm) den Tumor peripher umgibt, 

kann die Ablation als „technisch erfolgreich“ angesehen werden (AHMED 2014). Eine Studie 

von FILIPPIADIS et al. (2017) zeigte, dass die CT-gesteuerte perkutane MWA bei HCC auch 

an schwierigen Lokalisationen und bei bis zu 5 cm Tumordurchmesser sicher durchgeführt 

werden kann. Daher bilden größere Tumoren kein Ausschlusskriterium (GILLAMS et al. 2015). 

Allerdings wurden auch Tumoren mit einem maximalen Längsdurchmesser von 5 – 12 cm mit 

der MWA behandelt. Dabei traten unvollständige Ablationen auf und die lokale Rezidivrate bei 

diesen großen Tumoren war sehr hoch (GILLAMS et al. 2015). Als gut lokalisiert gelten im 

Rahmen einer MWA Tumoren, die direkt punktierbar sind. Eine Tumorlokalisation in der Nähe 

von benachbarten Strukturen wie Darm, Gallenblase, großen Gallengängen oder großen Blut-

gefäßen kann als relative Kontraindikation angesehen werden (FOLTZ 2014). In solchen Fäl-

len muss eine MWA kritisch diskutiert werden (Kap. 2.7.2 Indikationen). 

2.8 Einfluss von Lebergefäßen auf die Mikrowellenablation 

Hepatische Blutgefäße können einen entscheidenden Einfluss auf eine erfolgreiche Tumor-

ablation haben (YU et al. 2008, PILLAI et al. 2015, POCH et al. 2018). Durch den Abtransport 

von Wärmeenergie durch angrenzende Gefäße sowie die Kapillarperfusion kann ein konvek-

tiver Wärmeverlust auftreten (Abbildung 5), der die gewünschte Erhitzung des Zielgewebes 

verringert (FRERICKS et al. 2008, GILLAMS et al. 2015, RINGE et al. 2015).  

 

Abbildung 4: Schematische Auswirkung des Lebergefäßbaumes auf die Ablation. Die individuelle Tumorlage, be-

sonders in der Nähe großer Gefäße, erschwert eine sichere und erfolgreiche Tumorablation, da Form und Größe 

der Nekrose durch die Kühleffekte der Lebervenen beeinflusst werden können.  
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Eine unzureichende Erhitzung des Tumorgewebes kann Lokalrezidive zur Folge haben 

(WRIGHT et al. 2005, GILLAMS et al. 2015, CHIANG et al. 2016). Dieser Verlust an Wärme-

energie wird als vaskulärer Kühleffekt („heat-sink effect“) bezeichnet. Dieser kann in einen 

lokalen bzw. gerichteten und einen diffusen bzw. ungerichteten Kühleffekt unterschieden wer-

den (LEHMANN et al. 2009). Der diffuse Kühleffekt ist durch die natürliche Kapillarperfusion 

bedingt und führt zu einer generellen Limitierung der Ablationsgröße. Der lokale Kühleffekt 

hingegen wird durch einzelne größere Lebergefäße hervorgerufen und beeinflusst die Größe 

und Form der Ablation (GOLDBERG et al. 2000).  

 

Abbildung 5: Thermische Läsion mit Lebervene (a). Diese natürliche Lebervene beeinflusst durch den Abtransport 

der Ablationswärme die Größe und Form der Läsion. Dabei können die Kühleffekte, je nach Gefäßlage und -größe 

unterschiedlich ausgeprägt sein. A: Antenne; PF: Periportales Feld; KE: Kühleffekt; L: Läsion 

Er wird seinerseits durch den Antennen-Gefäß-Abstand, den Gefäßdurchmesser sowie Fluss-

volumen und -geschwindigkeit beeinflusst. Hepatische Venen und Arterien sind deutlich resis-

tenter gegen Gefäßverschlüsse als Portalvenen (CHIANG et al. 2016). Der „heat-sink effect“ 

bei der MWA ist in der Literatur beschrieben (YU et al. 2008, DODD et al. 2013, PILLAI et al. 

2015, TOMBESI et al. 2015). Eine systematische Quantifizierung dieser Gefäßkühleffekte ist 

für MWA jedoch bisher nicht vollständig durchgeführt worden, zudem sind die Effekte abhängig 

vom verwendeten Mikrowellensystem (Kap. 5.3.2 Der Einfluss von Kühlgefäßen erschwert die 

Planbarkeit der MWA). 

2.9 Mikrowellenablationen im präklinischen Tiermodell 

Die von den Herstellern genannten Ablationsausmaße basieren oft auf präklinischen, nicht-

perfundierten Ex-vivo-Organmodellen (DE COBELLI et al. 2017, SIRIWARDANA et al. 2017). 

Die Übertragbarkeit dieser Daten hinsichtlich der Reproduzierbarkeit, Sicherheit und Ablati-

onsausmaße auf In-vivo-Ablationen kann problematisch sein (DE COBELLI et al. 2017, KIM 

2018). So wurde nachgewiesen, dass der Gewebezustand (in vivo oder ex vivo) die Reaktion 
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der MWA beeinflussen kann (GOLDBERG et al. 2000, CHIANG et al. 2013, SHYN et al. 2016, 

AMABILE et al. 2017, SIRIWARDANA et al. 2017). DE COBELLI et al. (2017) überprüften die 

Auswirkungen eines MWA-Systems auf die menschliche Leber in vivo mit unterschiedlichen 

Zugängen (perkutan oder intraoperativ) sowie bei verschiedenen Lebererkrankungen (u. a. 

Leberzirrhose). Dabei wurden die experimentellen Ergebnisse aus Ex-vivo-Tierversuchen mit 

den Angaben des Herstellers korreliert (DE COBELLI et al. 2017). Hierbei zeigten die Ex-vivo-

Ablationsvorhersagen des Herstellers eine hohe Übereinstimmung mit Ablationszonen in der 

menschlichen Leber in vivo. In einer weiteren Studie von AMABILE et al. (2017) konnte gezeigt 

werden, dass Ablationen in Rinderlebern besser mit den Ablationen in menschlichem Leber-

gewebe korrelierten als Ablationen in Schweinelebern. Zusätzlich konnte demonstriert werden, 

dass sich eine MWA von HCC anders verhält als eine MWA von kolorektalen Lebermetastasen 

(AMABILE et al. 2017). Die Ablationsergebnisse sind daher nicht nur gerätespezifisch, son-

dern müssen auch auf Gewebebasis (Gewebeeigenschaften des jeweiligen Tumors) differen-

ziert charakterisiert werden (AMABILE et al. 2017). Ein weiterer wichtiger Aspekt bei der An-

wendung der MWA ist die Leberperfusion. Die Herstellerangaben zur Ausdehnung der MWA 

basieren häufig auf Daten nicht-perfundierter Organe oder speziell entwickelter thermosensib-

ler Gelphantome. Durch die fehlende Gewebeperfusion überschätzen diese Daten die Größe 

der tatsächlichen Ablationszonen (SOMMER et al. 2011, SACCOMANDI et al. 2015, 

SIRIWARDANA et al. 2017). Auch die Variabilität der Läsionsausdehnung war ohne Blutfluss 

in einer Studie geringer. Allerdings konnten keine signifikanten Veränderungen an der Ablati-

onsform nachgewiesen werden (SOMMER et al. 2011). Die klinisch zu erwartende MWA ist 

aufgrund der unterschiedlichen Tier- und Phantommodelle sowie Studienevaluationen der Ab-

lationszone (ex und in vivo) schwer einzuschätzen. 

Trotz dieser unterschiedlichen präklinischen Versuchskriterien und -ergebnisse werden die 

MWA-Systeme klinisch eingesetzt, wobei die variierenden Versuchsdaten eine sichere Pla-

nung und Anwendung erschweren.  

2.10 Äquivalenz der Schweineleber zur menschlichen Leber  

Die Schweineleber weist zahlreiche anatomische und physiologische Ähnlichkeiten mit der 

menschlichen Leber auf (SWINDLE et al. 1988, MARTINS et al. 2008). Durch die ähnlichen 

morphologischen und funktionellen Merkmale lassen sich studienbezogene Ergebnisse oft auf 

den Menschen übertragen. Schweine werden deshalb heute in der medizinischen Forschung 

als vielseitiges Standardmodell für vorklinische Studien genutzt (VODICKA et al. 2005, KIM 

2018). Auch bei der Evaluation verschiedener MWA-Systeme ist die Schweineleber ein viel-

seitiges Organmodell (NAM et al. 2008, WANG et al. 2008, YU et al. 2008, SOMMER et al. 

2011, CAVAGNARO et al. 2015, RINGE et al. 2015, AMABILE et al. 2017, PARK et al. 2017, 

SIRIWARDANA et al. 2017). Dabei werden MWA sowohl ex vivo als auch in vivo durchgeführt. 
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Allerdings können die abweichenden anatomischen Dimensionen der Schweineleber im Ver-

gleich zur menschlichen Leber einen künstlichen Faktor unterschiedlicher Zielgewebegrößen 

hervorrufen (CAVAGNARO et al. 2015, KIM 2018). CAVAGNARO et al. (2015) konnten bei 

der Evaluation von MWA zeigen, dass die Gewebedimensionen, im Verhältnis zum erwarteten 

Ablationsvolumen, die Größe und Form des MWA-Volumens ex vivo beeinflussen können.  

Im anatomischen Gegensatz zur kompakten, keilförmigen Leber des Menschen, die mit einem 

linken und rechten Leberlappen ausgestattet ist, ist die Leber des Schweines (Abbildung 6) 

durch die Incisurae interlobulares in mehrere Lappen unterteilt (NICKEL et al. 2004).  

 

 

 

Abbildung 6: Übersicht der Anatomie der Schweineleber.  

(a) Facies diaphragmatica. An der Facies diaphragmatica präsentiert sich der rechte und der linke Leberlappen. 

(b) Facies visceralis. An der Facies visceralis sind alle Leberlappen sichtbar. 
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Diese tiefen Einschnitte ermöglichen eine Verschiebung der Lobi hepatis gegeneinander bei 

bewegungsbedingten Verformungen des Rumpfes (SALOMON et al. 2015). Durch diese ana-

tomische Anordnung ist die Leber flach gefächert aufgebaut.  

Im Unterschied zum Menschen teilen sich die Lobi hepatis (sinister und dexter) jeweils in einen 

Lobus hepatis sinister/dexter lateralis und medialis. Zudem besteht der Lobus caudatus beim 

Schwein nur aus einem kleinen Processus caudatus (SALOMON et al. 2015). Die Leber ist 

umschlossen von einer Leberkapsel, der Capsula fibrosa hepatis. Von dieser ausgehend zieht 

sich ein Gerüst aus Bindegewebe ins Leberparenchym. Dieses interlobuläre Bindegewebe 

ummantelt beim Schwein jedes der 1 bis 2 mm großen Leberläppchen sichtbar (NICKEL et al. 

2004). Damit ist die Schweineleber in ihrer äußeren Morphologie zwar unterschiedlich zum 

Menschen aufgebaut, aber in der vaskulären Anatomie sehr ähnlich gestaltet (COURT et al. 

2003). 

2.11 Simulationsmodelle für die Mikrowellenablation 

Die computergestützte Simulation einer MWA mit Vorhersage des Ablationsvolumens unter 

Einbeziehung der patientenindividuellen Anatomie kann das Behandlungsergebnis optimieren 

(DIAB et al. 2018). Eine genaue Simulation kann konkret helfen, die Größe und Form der 

Ablation vorherzusagen und eine optimale Antennenposition zu finden (SCHUMANN et al. 

2010). Computergestützte Modelle für die MWA werden häufig bei der Designoptimierung neu-

artiger Geräte eingesetzt (SEBEK et al. 2016). Diese Modelle verwenden numerische Ansätze, 

um die elektromagnetische Ausbreitung sowie Bio-Wärmeübertragung zu regeln und die Be-

handlungszone nach einer definierten Mikrowellenexposition zu approximieren (PRAKASH 

2010, CHIANG et al. 2013, DESHAZER et al. 2017). Bisher wurden mehrere numerische An-

sätze zur Ablationsabschätzung bei der RFA sowie bei der MWA eingeführt (SCHUMANN et 

al. 2010, LIU und BRACE 2017, LIU et al. 2017, LOPRESTO et al. 2017). Eine hauptsächliche 

Einschränkung dieser mathematischen Ansätze für eine exakte computergestützte Simulation 

liegt in der Verwendung einfacher Geometrien, die eine Auswertung nur in der zweidimensio-

nalen Ebene zulassen. Die Anwendung komplexer Geometrien (z. B. dreidimensionale Ele-

mente) in mathematischen Modellen ist aufgrund nichtlinearer Gewebeeigenschaften schwer 

realisierbar (PRAKASH 2010, MAINI 2016). Daher werden bei vielen numerischen Ansätzen 

klinische Variablen wie Gewebeperfusion, Tumorlage, Heterogenität der gewebephysikali-

schen Eigenschaften, kardiorespiratorische Bewegung und der Einfluss der peripheren Ana-

tomie vernachlässigt (DESHAZER et al. 2017).  

Eine Alternative zu den oben genannten mathematischen Ansätzen ist die Finite-Elemente-

Methode (FEM). Die FEM beruht auf der Lösung von Differentialgleichungen. Diese berechnen 

das Verhalten der Gewebeparameter (wie elektromagnetische Ausbreitung sowie Bio-Wärme-

übertragung) bei der MWA durch einen mathematischen Lösungsansatz. Die FEM ermöglicht 
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die Modellierung komplexer Geometrien (MAINI 2016), beispielsweise konnten LIU und 

BRACE (2017) mit einem FEM-Simulationsmodell eine gute Übereinstimmung mit experimen-

tellen Ergebnissen aufzeigen. Dabei wiesen die Simulationen der MWA bei einer Mikrowellen-

leistung von 40 W einen mittleren Fehler von 10 – 40 % auf (LIU und BRACE 2017).  

Auch die Existenz großer Blutgefäße ist für die klinische Anwendung und für eine exakte Si-

mulation ein wesentlicher Faktor (WELP et al. 2006, NIE et al. 2015). So konnte die numeri-

sche Studie von NIE et al. (2015) zeigen, dass die simulierten Auswirkungen von Antennen-

Gefäß-Geometrien als Entscheidungshilfe dienen können, ob ein Gefäß im Ablationsgebiet für 

die Ablation verschlossen werden oder offen bleiben sollte.  

Neben der biologischen Differenziertheit der Leber muss der klinische Anwender die individu-

ellen Patientenunterschiede identifizieren und berücksichtigen, um die simulierte Ablations-

zone der Patientenanatomie anzupassen (PRAKASH 2010, DESHAZER et al. 2017). Simula-

tionen, die auf patientenspezifischen Bildern basieren und biophysikalische Bedingungen ein-

beziehen, sind eine vielversprechende Unterstützung für den Planungsprozess (SCHUMANN 

et al. 2010, DESHAZER et al. 2017). Insbesondere können biophysikalische Modelle den Ärz-

ten helfen, den Einfluss unterschiedlicher Behandlungsparameter (z. B. angewandter Leis-

tungspegel, Antennentyp und -design, Anzahl der Antennen, Position der Applikation) auf das 

Ablationsresultat prospektiv zu übertragen (PRAKASH 2010, SCHUMANN et al. 2010, 

DESHAZER et al. 2017).  

2.12 Therapieplanung  

Für die klinische Anwendung werden etablierte Simulationsmodelle in computergestützte Pla-

nungssysteme integriert. In Deutschland ist Fraunhofer MEVIS (Bremen, Deutschland) eines 

der wegweisenden wissenschaftlichen Institute, die sich mit der Entwicklung von numerischen 

und patientenindividuellen Planungssystemen in vivo beschäftig. Ein Ziel von Fraunhofer ME-

VIS bei der computergestützten Visualisierungs- und Quantifizierung von thermischen Ablati-

onsflächen ist die Erforschung von zuverlässigen Methoden, um den Mediziner bei der Durch-

führung von nadelbasierten Interventionen, wie die MWA, zu unterstützen (RIEDER et al. 

2009). Dabei werden bei der Planung computertomographische Daten verwendet, um sichere 

sowie durchführbare Applikationswege zu analysieren. Mittels CT-Schichtbildern können in 

kurzer Zeit relevante Risikostrukturen, wie große Gefäße, erkannt und berücksichtigen 

(SCHUMANN et al. 2015).  Computergestützte Programme, wie SAFIR („Software Assistant 

for Interventional Radiology“) unterstützen in der klinischen Durchführung und Anwendungen 

bei thermischen Ablationen den behandelnden Mediziner, besonders bei der Detektion von 

Resttumorgewebe durch eine unvollständige Ablation (VO CHIEU et al. 2017). Bei der Evalu-

ierung von Mikrowellenablationen konnten Ablationszonengeometrie mittels SAFIR korreliert 

werden. Dabei konnte eine gute Korrelation zu den manuellen Messungen gezeigt werden 



                                                                                                      

 

20 
 

(VO CHIEU et al. 2017). Eine Ablationskontrolle erfolgt in der Regel durch ein prä- und post-

interventionelle CT (LUBNER et al. 2010, SCHUMANN et al. 2012, AHMED 2014). Zusätzlich 

besteht die Schwierigkeit Organdeformationen und Patientenbewegungen zwischen den CT-

Scans zu kompensieren und die geometrischen Tumoreigenschaften visuell zu vergleichen. 

SAFIR bietet die Möglichkeit CT-Bilder automatisch zu fusionieren und passt sich optimal in 

den klinischen Arbeitsablauf von der Planung bis zur Therapiebewertung ein (SCHENK et al. 

2011). Durch diesen Arbeitsschritt bietet die computergestützte Planung in kürzerer Zeit 

gleichwertige Ergebnisse, wie ein erfahrener Mediziner.  

2.13 Fragestellung  

Methoden der computergestützten Visualisierungs- und Quantifizierung der MW-Ablationen 

sollen anhand standardisierter Bedingungen ex vivo evaluiert und überprüft werden          

(Kap. 1 Einleitung und Problemstellung). Dabei müssen sowohl hardwarebedingte Eigen-

schaften des MW-Generators und das Antennendesign als auch die Gewebeeigenschaften 

und mögliche Gefäßkühleffekte in die Software integriert sein, um ein genaues Ablationser-

gebnis zu simulieren (Kap. 2.9 Mikrowellenablationen im präklinischen Tiermodell). Mit Hilfe 

der computergestützten Software „Thermal Ablation Simulation and Planning“ (TASAP, Fraun-

hofer MEVIS, Bremen, Deutschland) werden in der vorliegenden Arbeit die folgenden beiden 

Hypothesen überprüft: 

 

1. Mikrowellenablationen lassen sich mit Hilfe der Simulationssoftware im trans-

versalen Läsionsausmaß korrekt simulieren.  

 

2. Gefäßkühleffekte können von der numerischen Simulation korrekt berechnet 

werden.  

 

Um eine valide Erfassung der Ablationszonen zu gewährleisten, muss für die Versuche eine 

möglichst genaue Messmethode etabliert werden. Bisher gibt es nur sehr begrenzte Erkennt-

nisse über die Korrelation makroskopischer und histopathologischer Daten von MWA-Läsio-

nen in der Ex-vivo-Schweineleber. Um eine makroskopische Messmethode für Ex-vivo-Versu-

che zu entwickeln, die zur makroskopischen Einschätzung der avitalen Ablationszone dienen 

soll, wird die folgende Nebenhypothese überprüft:  

 

Makroskopische und histologische MWA-Zonen korrelieren miteinander. Daher 

kann die makroskopische Visualisierung zur Beurteilung erfolgreicher MWA ver-

wendet werden. 
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Die vorliegende Arbeit entstand im Rahmen eines DFG-Projektes (Deutsche Forschungsge-

meinschaft - LE 1343/2-1) Innerhalb des Projektes entstanden zwei thematisch voneinander 

unabhängige Doktorarbeiten, die an experimentelle Rahmenbedingungen des DFG-Projektes 

gebunden waren. Aufgrund des hohen experimentellen Aufwandes der Einzelversuche er-

folgte die Durchführung der experimentellen Ablationen arbeitsteilig (zu gleichen Teilen) mit 

der Arbeit „Quantifizierung des Gefäßkühleffektes von Lebermetastasen bei der Mikrowellen-

ablation“ von K. Eminger (K.E.). Dies ist im Kapitel „3 Material und Methoden“ ausgewiesen. 

Die Vorversuche sowie die Auswertung der Ablationen erfolgten separat.  



Material und Methoden 
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3 Material und Methoden  

Im Folgenden werden zunächst der Aufbau, das Auswertungsschema und die verwendeten 

Materialien des Versuches beschrieben, bevor die eigentliche Versuchsdurchführung erläutert 

wird.  

3.1    Versuchsaufbau 

Für die Versuche wurde ein standardisierter Versuchsaufbau unter Ex-vivo-Laborbedingungen 

angewendet (Abbildung 7). Dieser diente zur Quantifizierung thermischer Gewebenekrosen. 

Dabei wurde der Einfluss unterschiedlich großer Kühlgefäße mit verschiedenen Antennen-Ge-

fäß-Abständen bei der MWA untersucht.  

 

Abbildung 7: Schematische Darstellung des Versuchsaufbaues von Vor- sowie Hauptversuchen. In den Haupt-

versuchen wurde ein Kühlgefäß ins Lebergewebe (A) eingebracht. Die Gewebeprobe wurde im Wasserbad (B) 

abladiert. 
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Bestandteile des Versuchsaufbaues waren ein Mikrowellengenerator, eine Mikrowellenan-

tenne, ein Zielgerät, eine Glasröhre als Kühlgefäß, eine Pumpe sowie ein Temperarturmess-

gerät (Abbildung 8). Als Probenmaterial für die Versuchsreihen wurde Lebergewebe vom do-

mestizierten Hausschwein (3.3 Lebergewebe) verwendet.  

 

Abbildung 8: Versuchsaufbau mit dem Mikrowellengenerator (a), der Mikrowellenantenne (b), dem Zielgerät für 

eine exakte und reproduzierbare Versuchsdurchführung (c) sowie dem Gefäßkühlsystem bestehend aus: einer 

Schlauchpumpe mit Kühlröhre (d), einem Thermometer mit drei Temperatursonden (e), der Kühlflüssigkeit (f) und 

dem thermoisolierten Auffangbecken für die Kühlflüssigkeit, nachdem diese die Ablation durchflossen und sich 

dabei erwärmt hat (g). 

3.2    Schema der Auswertung 

Nach der Ablation erfolgte die Teilung der MW-Läsionen am maximalen Querdurchmesser, 

der in den Vorversuchen quantifiziert wurde (Kap. 3.12 Vorversuche zur Erfassung der Ablati-

onsfläche). Für eine genaue Vermessung der avitalen Läsionsfläche wurde exemplarisch eine 

Kontrollhistologie durchgeführt (Abbildung 9). Die histologischen Ergebnisse wurden mit dem 

digitalisierten makroskopischen Bild korreliert und eine Messmethode etabliert (Kap. 3.14 

Etablierung der makroskopischen Messmethode). Auf deren Grundlage erfolgte eine Vermes-

sung und Konturierung der gesamten MW-Läsionen im „Measurement-Tool“ der „Thermal Ab-

lation Simulation and Planing“ (TASAP). Im Anschluss wurden die Vermessungsdaten mit der 
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TASAP abgeglichen und auf ihre Korrektheit überprüft (Kap. 3.15.2 „Thermal Ablation Simula-

tion and Planning“). 

 

 

3.3    Lebergewebe 

Wegen der leichten Verfügbarkeit der Schweineleber als Schlachterzeugnis der Lebensmittel-

gewinnung wurden in den Versuchen ausschließlich Schlachtlebern des Sus scrofa domesti-

cus (Masthybrid: Deutsches Landschwein x Deutsches Edelschwein) verwandt (Kap. 2.10 

Äquivalenz der Schweineleber zur menschlichen Leber). Die Hausschweine wiesen ein Kör-

pergewicht von 100 – 120 kg auf, die einzelnen Lebern hatten ein relatives Gewicht von circa 

1,7 – 2,5 kg. Die Lebern wurden bis zu sechs Stunden post mortem verwandt, um den Einfluss 

einer zunehmenden Autolyse auf die Gewebeeigenschaften gering zu halten (LEHMANN et 

al. 2009). Direkt nach der Schlachtung wurde das Probenmaterial bei konstanter Raumtempe-

ratur von 25 °C ins Labor transportiert. Dabei wurden die Lebern in geschlossenen Beuteln 

aus Polyethylen und einem umhüllenden Thermo-Bag gelagert, um einem Temperaturverlust 

sowie einer Gewebeaustrocknung vorzubeugen. Zur Vermeidung von größeren Gefäßen in 

den Lebersegmenten wurden möglichst hilusferne Leberteile reseziert. Alle Lebern wurden in 

gleich große Probenstücke geschnitten, orientiert an den Incisurae interlobulares. Diese Ge-

webestücke verfügten über eine Größe von circa 10 x 10 x 7 cm. 

Abbildung 9: Schema der Auswertung. Exemplarisch wurde eine Kontrollhistologie der Ablationen für die Festle-

gung einer Messmethode für das „Measurement-Tool“ etabliert. Beruhend auf dieser Messmethode wurden alle

Ablationen vermessen. 
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3.4    Mikrowellengenerator 

Im Rahmen der Versuche kam der Mikrowellengenerator AveCure™ MWI881 der Firma 

MedWaves™, Inc. (San Diego, Kalifornien, USA) zur Anwendung. Neben dem Generator ge-

hören für die Temperaturmessung und die Generatorsteuerung ein Signal-Heizkabel 

(MedWaves™ SECO) sowie ein 4 m langes koaxiales Mikrowellenkabel (MedWaves™ 

MECO) zu den Systemkomponenten. Die Ablationen können über die Leistungsabgabe oder 

über die gewünschte Zieltemperatur gesteuert werden (SOMMER et al. 2012). Das MWA-

System ist über eine „Keypad“-Funktion steuerbar, bei der die Antennengröße und der ge-

plante Ablationszeitraum auf einem Display ausgewählt werden können. Die maximale Leis-

tung des Mikrowellengenerators liegt bei 40 W (± 2 W) und die Abgabeleistung der aktiven 

Zone der Antenne bei 32 W (SOMMER et al. 2012, WOLF et al. 2012, HOFFMANN et al. 

2013). Das Gerät erzeugt eine ISM-Hochfrequenzenergie zwischen 902 und 928 MHz 

(SOMMER et al. 2012, WOLF et al. 2012). Die Ablationstemperatur wird über einen Sensor 

mit einer Genauigkeit von ± 3 °C gemessen. Dieser befindet sich proximal 2 mm hinter der 

aktiven Zone der Antenne (HOFFMANN et al. 2017). Für die Versuchsreihen wurde die vor-

programmierte Einstellung für die Mikrowellenantenne der Größe „M“ (Medium) gewählt 

(Kap. 3.5    Mikrowellenantenne). Anhand der vom Hersteller vorprogrammierten Temperatur-

kurve modifiziert der Generator den Energieeintrag. Bei Temperaturen von über 140 ± 3 °C 

wird der Ablationsprozess automatisch kurzzeitig unterbrochen. Auf dem LCD lassen sich, ne-

ben der aktuellen Temperatur (°C), auch die eingebrachte Energie (kJ), die Frequenz (MHz) 

und die Zeit (m:s) ablesen. Zusätzlich verfügt das MedWaves™-System über eine „Rückkopp-

lungssteuerung“ (Feedbacksteuerung), durch die eine Echtzeitüberwachung der Ablationsbe-

dingungen möglich war, da die Energieabgabe („forward power“) und der -widerstand („reverse 

power“) im Zielgewebe konstant angezeigt wurden (WOLF et al. 2012, 

RATANAPRASATPORN et al. 2013). 

3.5    Mikrowellenantenne 

Die Ablationen wurden mit der AveCure™ 14-Gauge Medium Mikrowellenantenne 

(MedWaves™, Inc., San Diego, Kalifornien, USA) durchgeführt. Die Antenne (14-15-LH-20) 

ist 150 mm lang und hat einen Durchmesser von 2 mm. Sie verfügt über eine aktive Zone von 

20 mm mit einem randständigen (proximal 2 mm hinter der aktiven Zone) Temperatursensor 

(Kap. 3.4    Mikrowellengenerator). Der Handgriff ist mit zwei Anschlüssen versehen, die durch 

eine Steck- sowie Schraubverbindung einen Kontakt zum Generator herstellen (Abbildung 10). 

Die maximale Ablationszone ist bei einer Dauer von 07:30 min (450 s), einer maximalen Tem-

peratur von 120 ± 3 °C und einem Energieeintrag von 9,0 kJ mit einer Läsionsbreite von 3 cm 

sowie einer Läsionslänge von 3 cm durch den Hersteller ausgewiesen. Um randständige und 

unvollständige Ablationen zu vermeiden, muss die Mikrowellenantenne mindestens 5,5 cm tief 
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in das Zielgewebe eingebracht werden. Die richtige Positionierung der Antenne vermeidet zu-

dem Verbrennungen der Körperwand sowie anliegender Organe.  

 

 
Abbildung 10: Die Mikrowellenantenne besteht aus einer aktiven Antennenspitze, einem Antennenschaft und ei-

nem Handgriff. Direkt hinter der aktiven Zone ist ein Temperatursensor verbaut, der eine Echtzeitkontrolle des 

Temperaturverlaufes bei Ablation ermöglicht. Die Antenne wird über die Mikrowellenkabelverbindung und die    

Temperaturmessverbindung mit dem Mikrowellengenerator verbunden. 

3.6    Zielgerät  

Für standardisierte Ex-vivo-Ablationsbedingungen wurden zwei Zielgeräte mit den Außenma-

ßen von 100 x 100 x 200 mm entworfen. Sie bestanden aus 3 mm starken Plexiglasplatten 

und verfügten über jeweils zwei Kammern. Um eine vereinheitlichte Platzierung der Antennen 

im Verhältnis zum Kühlgefäß zu gewährleisten, wurden in den Stirnseiten und Kammertrenn-

wänden Bohrungen angebracht (Abbildung 11). Zusätzlich wurden 3 mm starke Aufnahmelö-

cher für die Fixierungsstäbe (Duran®, Borosilikatglas, Fischer Labortechnik GmbH, Frankfurt 

am Main, Deutschland) der Proben in die Zielgeräte eingebracht. Durch die unterschiedlichen 

Außendurchmesser der Kühlgefäße (3, 5 und 8 mm) und die verschiedenen Abstände (5, 10 

und 20 mm) zur Mikrowellenantenne mussten zwei Zielgeräte gebaut werden, um Überlap-

pungen der Bohrlöcher zu vermeiden. 
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Abbildung 11: Zielgerät mit MW-Antenne und Kühlröhre. (a/b) Darstellung der Bohrungen an der Frontseite der 

beiden Zielgeräte mit den Antennen-Gefäß-Abständen. Die unterschiedlich großen Kühlgefäße (blau) befinden sich 

in verschiedenen Abständen zur Mikrowellenantenne (schwarz). Im rechten Winkel zu diesen Bohrungen sind die 

Fixierungsstäbe (rot) eingebracht. Die Stäbe dienten zur Fixierung der Proben und bestanden aus 3 mm dicken 

Glasröhren, die jeweils vertikal oberhalb und unterhalb der Mikrowellenantenne in einem Abstand von 16,5 mm 

positioniert waren. 

Durch die Verwendung einer 30 mm langen Abstandskunststoffhülse für den Antennenschaft 

konnte eine gleichbleibende Eindringtiefe der Antenne in das Lebergewebe ermöglicht werden 

(Abbildung 12). Diese wurde auf den Antennenschaft gezogen und gewährleistete die Teilung 

der Probe im Zielgerät am maximalen Läsionsdurchmesser. Die Bohrungen von Stirn- und 

Kammertrennwand stabilisierten die Antenne in der gewünschten Position. Das Lebergewebe 

wurde seiner natürlichen Form entsprechend in der Hauptkammer gelagert. Für den Ausgleich 

von Größenunterschieden der zugeschnittenen Lebergewebeproben wurde ein definiertes Ab-

lationsvolumen festgelegt. Dabei diente eine physiologische 0,9%ige Natriumchlorid-Lösung 

(Fresenius NaCL 0,9 %, 1000 ml, Plastipur®, Fresenius Kabi Deutschland GmbH, Bad Hom-

burg, Deutschland) als Ausgleichsmedium. Beide Kammern des Zielgerätes wurden nach dem 

Einbringen der Gewebeproben mit der Natriumchlorid-Lösung komplett gefüllt. Dazu wurden 

alle Bohrungen und Seitenschlitze während der Versuchsphase wasserdicht mit einer flexib-

len, einseitig klebenden Folie (V.A.C. Folie, KCI Medizinprodukte GmbH, Wiesbaden, 

Deutschland) verschlossen. In den langen Seitenwänden der Hauptkammer befanden sich 

mittig zwei 1 x 100 mm große Aussparungen senkrecht in einem Winkel von 90° zur Antenne. 

Diese dienten zur standardisierten Halbierung der Läsion mit einer 26 cm langen histologi-

schen Messerklinge (Trimming Blade, Feather Safety Razor Co., Ltd., Osaka, Japan).  
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3.7    Wasserbad  

Vor der Ablation wurden die Lebern in möglichst gleich große Segmente zerteilt und in das 

oben beschriebene Zielgerät eingebettet. Die Einhaltung eines standardisierten Volumens der 

einzelnen Lebersegmente war aufgrund biologischer Schwankungen nicht möglich. Es ist je-

doch davon auszugehen, dass sich Lebersegmente mit einem geringen Volumen schneller 

erhitzen als solche mit einem größeren Volumen (Kap. 2.9 Mikrowellenablationen im präklini-

schen Tiermodell). Um dennoch eine Vergleichbarkeit der Ablationen zu ermöglichen, wurde 

wie erwähnt ein Volumenausgleich durch raumwarme, isotone, physiologische 0,9%ige Natri-

umchlorid-Lösung (Fresenius NaCL 0,9 %, 1000 ml, Plastipur®, Fresenius Kabi Deutschland 

GmbH, Bad Homburg, Deutschland) vorgenommen. Dabei wurde das Zielgerät bis auf eine 

standardisierte Höhe aufgefüllt. Das Volumen des Wasserbades betrug inklusive der Leber-

segmente 2 l (2000 cm³). Ebenso sollten Luftansammlungen in den lebereigenen Gefäßen, 

die eine veränderte Temperaturentwicklung (ANDREANO und BRACE 2013) sowie perivas-

kuläre Expansionen der MWA-Zone (SINGH et al. 2017) während der Ablation bewirken konn-

ten, mit dem Wasserbad vermieden werden. 

3.8    Kühlgefäßsystem 

Um die Lebergefäße in den Versuchen möglichst standardisiert zu imitieren, wurden Glasröh-

ren als Kühlgefäße (im Folgenden als „Gefäß“ bezeichnet) genutzt. Die Gefäße weisen ähnli-

Abbildung 12: Teilung des Probenmaterials mit der Messerklinge im Zielgerät. Eine Kunststoffhülse diente zur 

standardisierten Einbringung der Antenne in die Leberprobe. Dadurch war die Teilung der Ablation am maximalen 

Querdurchmesser der Ablation möglich. 
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che thermische Eigenschaften wie das Epithelgewebe organischer Blutgefäße auf. Diese Um-

setzung ist ein etabliertes Verfahren der Arbeitsgruppe (WELP et al. 2006, LEHMANN et al. 

2009, RINGE et al. 2015). Dafür wurden Glasröhren mit dem Außendurchmesser von 3, 5 und 

8 mm (Innendurchmesser: 1,6 mm, 3,4 mm und 6,0 mm bei einer Wandung von 0,7 mm, 

0,8 mm und 1 mm; Duran®, Borosilikatglas, Fischer Labortechnik GmbH, Frankfurt am Main, 

Deutschland) verwandt. 

3.9    Kühlflüssigkeit und Perfusionsgeschwindigkeit 

In den Versuchen diente Leitungswasser als Kühlflüssigkeit für die Gefäße. Dieses wurde bei 

Raumtemperatur gelagert und nach dem Passieren des Kühlgefäßes in ein thermoisoliertes 

Auffangbecken (Emsa 517009 Mambo Isolierkanne QT, EMSA GmbH, 

Emsdetten, Deutschland) eingeleitet. Die Temperaturmessung der Kühlflüssigkeit erfolgte vor 

der Passage des Lebergewebes und im thermoisolierten Auffangbecken. Die Flussraten der 

Kühlflüssigkeit von 10, 100 und 500 ml/min wurden mit Hilfe einer Schlauchpumpe (Watson-

Marlow 323E/D (Pump 400 rpm), Bredel Pumps, Falmouth, Cornwall, England) umgesetzt. Die 

Pumpen und die Gefäße wurden mit einem System aus Silikonschläuchen verbunden. Beru-

hend auf den Erfahrungen der Arbeitsgruppe mit der bi- und multipolaren RFA (LEHMANN et 

al. 2016) und publizierten Ergebnissen zur MWA (RINGE et al. 2015) wurden Flussgeschwin-

digkeiten ausgewählt, bei denen ein Kühleffekt zu erwarten war. 

3.10 Temperaturmessung 

Die Temperaturen des Wasserbades sowie der Kühlflüssigkeit wurden direkt vor und nach 

Ablation gemessen. Mit Hilfe dieses Verfahrens sollte ein möglicher Energieverlust während 

der Ablation durch eine Temperaturveränderung der Lösung erfasst werden. Dafür wurden 

das Vier-Kanal-Temperaturmessgerät „Voltkraft M-3850“ (Voltcraft K204 Type K, Voltcraft – 

Conrad Electronic AG, Wollerau, Schweiz) mit zwei passenden flexiblen Drahttemperaturson-

den des Typs K (Voltcraft – Conrad Electronic AG, Wollerau, Schweiz) sowie eine starre Sonde 

verwendet. Die Messgenauigkeit der Temperaturmessung lag bei einem Hundertstel Grad.  

3.11 Fotodokumentation 

Die halbierten Ablationen wurden für eine spätere digitale Skalierung gemeinsam mit Millime-

terpapier mit Hilfe einer Spiegelreflexkamera (Modell D5100, Nikon Corporation, Tokio, Japan) 

fotografiert. Das Millimeterpapier wurde durch eine Fotoschablone auf Höhe der Schnittebene 

angebracht, um optische Verzerrungen zu minimieren. Die Fotoschablone besteht aus zwei 

Plexiglasplatten. Davon besitzt die obere eine quadratische Aussparung, ist mit dem Millime-

terpapier versehen und gestattet durch vier Metallschrauben an den Ecken eine Höhenverstel-

lung der oberen zur unteren Platte.  
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3.12 Vorversuche zur Erfassung der Ablationsfläche 

Die Vorversuchsreihe (n = 7) diente zur Quantifizierung der Läsionsausdehnung. Die Herstel-

lerangaben der Firma MedWaves™ konnten nicht eindeutig In- oder Ex-vivo-Daten zugeord-

net werden (Kap. 2.9 Mikrowellenablationen im präklinischen Tiermodell), daher erfolgten Vor-

versuche, um die maximalen Läsionsdimensionen unter dem oben beschriebenen standardi-

sierten Versuchsaufbau (Kap. 3.1 Versuchsaufbau) zu erfassen. Die Ablationen wurden mit 

einem Energieeintrag von 9,0 kJ im Wasserbad (Kap. 3.7    Wasserbad) durchgeführt. Nach 

der Thermoablation erfolgte eine Trennung der Gewebeproben in zwei Hälften entlang des 

Einstichkanals der Antenne. Durch die axiale Teilung der längsovalen Ablationszone war eine 

Beurteilung der koagulierten Fläche möglich (Abbildung 13). Dabei wurden der maximale axi-

ale Längsdurchmesser und der maximale radiale Querdurchmesser ermittelt. Beruhend auf 

den Herstellerangaben war der maximale Läsionsquerschnitt mittig der aktiven Antenne zu 

erwarten (Kap. 3.5    Mikrowellenantenne).  

 

Abbildung 13: Längsschnitt der Ablationszone entlang der Antenne. Anschließend wurde die maximale Länge (aL) 

entlang des Einstichkanals der Antenne sowie die maximale Breite (bQ) im 90°-Winkel ermittelt. 

3.13 Quantifizierung der Wärmediffusion am Antennenschaft 

Die verwandten Mikrowellenantennen können einen Energieverlust entlang des proximalen 

Antennenschaftes aufweisen, wodurch die Energiedeposition im eigentlichen Zielbereich ver-

ringert wird. Zudem entsteht eine unerwünschte thermische Schädigung entlang des Schaftes 

(BRACE 2010, LUBNER et al. 2010, TOMBESI et al. 2015). Damit dieser mögliche Energie-

verlust am Antennenschaft in die Simulation integriert werden konnte, musste er erfasst wer-

den. Die Integration von Energieverlusten in das numerische Modell der Simulation kann das 

Simulationsergebnis optimieren.  

Zur Quantifizierung eines möglichen Energieverlustes entlang der Antenne wurden in einer 

Versuchsreihe (n = 6) proximal vom Temperatursensor an der Spitze der Antenne entlang des 

Antennenschaftes alle 30 s drei simultane Temperaturmessungen mit dem Temperaturmess-

gerät durchgeführt. Diese erfolgten in einem Abstand von 10, 30 und 50 mm vom Tempera-
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tursensor (Abbildung 14). Alle sechs Versuche erfolgten im Wasserbad mit einem Energieein-

trag von 9,0 kJ. Die Temperatursonden wurden standardisiert in das Gewebe unmittelbar am 

Antennenschaft eingebracht. Durch die Dependenz zwischen digitaler Temperaturmessung 

und dem Mikrowellengenerator musste für die digitale Temperaturaufzeichnung der Ablations-

prozess kurz unterbrochen (2 s) werden. 

 

Abbildung 14: Darstellung der Messpunkte außerhalb der Idealläsion bei 10, 30 und 50 mm am Antennenschaft. 

Die Messpunkte wurden nach der Lage des Temperatursensors (TS) ausgerichtet. Dieser lag proximal der aktiven 

Zone der Antenne. Die Messelektroden wurden direkt am Antennschaft platziert. 

3.14 Etablierung der makroskopischen Messmethode 

Für eine möglichst exakte Konturierung der makroskopischen Ablationsfläche im „Measure-

ment-Tool“ der Planimetriesoftware (Kap. 3.15 Simulations- und Vermessungssoftware) 

wurde eine Kontrollhistologie (n = 6) durchgeführt. Die histologische Aufarbeitung von Ex-vivo-

Gewebe ist in einem bestimmten Zeitfenster möglich (Kap. 5.2.4 Die makroskopische Auswer-

tung unterschätzt eine Ablation). Zur Bestimmung von vitalem und avitalem Gewebe dienen 

Triphenyltetrazoliumchlorid (TTC) und Nicotinamidadenindinucleotid (NADH) als Vitalfärbun-

gen. Die TTC-Färbung erlaubt die Bestimmung der makroskopischen und histologischen Vita-

lität der Zellen und basiert auf einem rötlichen Farbumschlag des TTC durch die Reaktion mit 

lebenden Zellen. Dabei werden avitale Zellen gräulich-weiß dargestellt. Bereits 

RATANAPRASATPORN et al. (2013) beschrieben bei ihrem Vergleich makroskopischer Ab-

lationsareale und deren Färbung mit TTC einen Flächenunterschied. Diese Flächendifferenz 

von avitalen Zellen betrug etwa 25 %. Damit wurde die makroskopische Läsion im Verhältnis 

zur Vitalfärbung deutlich unterschätzt. Einen genaueren Farbkontrast zwischen vitalen und 

avitalen Zellen bietet die NADH-Färbung. Diese ermöglicht durch NADH-Diaphorase den 

Nachweis vitaler und avitaler Zellen durch ein blaues Reaktionsprodukt (VANAGAS et al. 

2010). NADH ist ein Koenzym der Mitochondrien und an Stoffwechselkaskaden der Energie-

bereitstellung beteiligt (ANDERSON et al. 2007, SONG et al. 2017). Durch Hyperthermie wird 

die Proteinstruktur des NADH zerstört und die Enzymaktivität inhibiert. Eine fehlende Enzym-

funktion sowie die Zerstörung der intakten mitochondrialen DNA kann als Indikator für avitale 

Zellen angesehen werden. 
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Für die Kontrollhistologie wurden Lebersegmente mit einem Energieeintrag von 9,0 kJ im Ziel-

gerät mit Wasserbad abladiert. Anschließend erfolgte die Teilung jedes Segmentes auf Höhe 

der maximalen Läsionsquerschnittsfläche. Die Läsionsfläche wurde mit Millimeterskalierung 

fotografiert (Kap. 3.11 Fotodokumentation). Unter Einbettung mit Tissue-Tek® O.C.T.™ Com-

pound (Sakura Finetek Germany GmbH, Staufen, Germany) wurden die Probenblöcke mit 

flüssigem Stickstoff schockgefroren. Es erfolgte eine Lagerung bei -80 °C. Für die histologi-

sche Aufarbeitung wurden die Blöcke am Kryostat (CryoStar™ NX70 Cryostat, ThermoFischer 

Scientific, Waltham, Massachusetts, USA) in 8 μm dicke Schichten geschnitten. Nach dem 

Färbeverfahren von NEUMANN et al. (1991) erfolgte anschließend eine Vitalfärbung der Kry-

oschnitte, die mit Hilfe einer Lösung von reduziertem Alpha-Nicotinamidadenindinucleotid 

(NADH) und Nitroblau-Tetrazoliumchlorid (NBTC) inkubiert wurden. Die Intensität der bläuli-

chen Farbaufnahme in die Zellen zeigt deren Vitalität (Abbildung 15).  

 

Abbildung 15: NADH-Färbung: die avitale White Zone (WZ, Zone eines vollständigen Zellunterganges), angren-

zend die teils blau angefärbte Red Zone (RZ, Zone eines unvollständigen Zellunterganges, mit partiell verbleiben-

den vitalen Zellen). An die RZ schließt sich peripher intaktes natives Lebergewebe an. 

Die gefärbten Kryosektionen wurden digital mit Millimeterskalierung fotografiert. Die histologi-

schen und makroskopischen Aufnahmen wurden mit Hilfe anatomischer Landmarken (wie 

Blutgefäße und Bindegewebe) aufeinander abgestimmt. Die MW-Antenne erhielt als Mittel-

punkt der Ablation eine Markierung. Der Abstand zwischen dem Ablationszentrum und der 

Ablationsgrenze wurde als Radius definiert. Dabei wurde der Radius acht Mal nach je 45° der 

sichtbaren White Zone in den makroskopischen und histologischen Fotos vermessen (Abbil-

dung 16).  

Zudem wurden die Fläche der White Zone und die Läsionsfläche (White Zone und Red Zone) 

unter Benutzung der ImageJ-Software (National Institutes of Health, Bethesda, MD) erfasst. 

Die Form der Querläsion wurde mit dem Regularitätsindex (RI = 
���� 

���� 
 ) ermittelt (MULIER et al. 

2003, MULIER et al. 2007). Der RI gibt die Gleichmäßigkeit der Form in der Querebene an, 

dabei steht der Wert 1 für eine kreisrunde Form und ein abnehmender Wert gegen 0 zeigt eine 

zunehmende ellipsoide Form an. 
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Abbildung 16: Querschnitt einer MWA-Läsion einer Schweineleber mit abgegrenzten Rändern der White Zone 

(WZ). (a) makroskopische Aufnahme. (b) histologisches Bild mit NADH-Diaphorase. Lebensfähige Zellen weisen 

eine blaue Farbannahme auf. Um die WZ herum befindet sich eine homogene Red Zone (RZ), die sich zum nativen 

Lebergewebe abgrenzt. (c) Vergleich der detektierten WZ (M/H). Die Ablationsfläche und der Radius der sechs 

Ablationen wurden alle 45° gemessen. Die Antenne (A) diente als Mittelpunkt der Ablation. Die Bilder wurden an-

hand anatomischer Landmarken (LM), wie z. B. Gefäßen, ausgerichtet. 

3.15 Simulations- und Vermessungssoftware 

Im Rahmen einer Zusammenarbeit mit Fraunhofer MEVIS wurde die Simulationssoftware 

„Thermal Ablation Simulation and Planning“ (TASAP, Fraunhofer MEVIS, Bremen, Deutsch-

land) für die Auswertung der Versuche zur Verfügung gestellt. Diese Software umfasste ein 

„Measurement-Tool“ (Kap. 3.15.3 Vermessungssoftware) für die Umrandung und Flächener-

fassung der transversalen Läsionsausmaße. Die Entwicklung und Anpassung der Simulation 

wurde durch Fraunhofer MEVIS realisiert. 

3.15.1 Grundlagen der numerischen Simulation   

Um Mikrowellenläsionen zu simulieren, existieren viele verschiedene mathematische Modelle 

(Kap. 2.11 Simulationsmodelle für die Mikrowellenablation). Allerdings muss das Modell an 

das verwendete Mikrowellensystem und dessen Funktionsweise angepasst und anhand sei-

ner Funktionsweise validiert werden (Kap. 1 Einleitung und Problemstellung). Als numerisches 

Modell für die Läsionssimulation diente vorliegend der numerische Ansatz der Finite-Ele-

mente-Methode (FEM) (Kap. 2.11 Simulationsmodelle für die Mikrowellenablation). Dafür wur-

den alle Gewebeparameter als lineare Kombinationen aus Temperatur, Koagulationszustand 

und relativem Wassergehalt im Gewebe modelliert. Die elektrische Leitfähigkeit des Gewebes 

stellt jedoch eine Ausnahme dar. Obwohl sich diese Beziehung im Gewebe nicht linear verhält, 

konnte STEIN (2000) zeigen, dass die lineare Abhängigkeit als Annäherung für die Material-

parameter genutzt werden kann. Die elektrische Leitfähigkeit wurde für Temperaturen ≤ 37 °C 

mit 0,21 S/m und für Temperaturen ≥ 100 °C mit 0,38 S/m ermittelt und entsprechend diesen 

Werten zwischen 38 und 99 °C linear interpoliert. Der lokale Kühleffekt („heat-sink effekt“) (Ab-

bildung 17) intrahepatischer Gefäße wurde mit dem Pennes-Ansatz (Pennes Bioheat Equa-

tion) modelliert (PENNES 1998).  
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Abbildung 17: Grafische Darstellung des Kühleffektes in Abhängigkeit vom Antennen-Gefäß-Abstand (20 mm (a), 

10 mm (b) und 5 mm (c)). GOLDBERG et al. (2000) vereinfachten den Pennes-Ansatz: Koagulationsnekrose = 

(eingebrachte Energie x lokale Gewebsinteraktionen (Antennen-Gefäß-Abstand)) – Temperaturverlust (Abtransport 

von Wärme, vor allem durch den Blutfluss). TP: Übereinstimmung der Flächen von Simulation und Ablation; S: 

Simulationsfläche (mm²); A: Ablationsfläche (mm²); G: Kühlgefäß; A: Antenne. 

Zudem diente der Arrhenius-Formalismus zur Bestimmung von Gewebeschäden 

(ARRHENIUS 1889). Die initiale Temperatur der Lebern betrug in der Simulation 22,9 °C 

(296 K) und orientierte sich an den raumwarmen Leberproben, die Temperaturen von                

20 – 25 °C aufwiesen. 

3.15.2 „Thermal Ablation Simulation and Planning“ 

Ziel des „Thermal Ablation Simulation and Planning“ (TASAP, Fraunhofer MEVIS, Bremen, 

Deutschland) war es, einen Vergleich zwischen den physikalischen Ablationen (A) und der 

numerisch simulierten Nekrose-Maske (S) durchzuführen, um die Exaktheit der Planbarkeit 

der Ablationen zu evaluieren. Durch die zuvor erstellten Planimetriemasken (im „Measure-

ment-Tool“) konnten die Pixelanteile von A und S skaliert, ausgerichtet und abgeglichen wer-

den. Die Ergebnisse der Auswertung wurden durch die Software zusätzlich visuell aufgearbei-

tet (Abbildung 18 und Abbildung 19). Durch die Abtastung der Pixel ergibt sich eine Wahrheits-

matrix (Konfusionsmatrix) aus richtigen und falschen Parametern. Diese wurden für jede ex-

perimentelle Einstellung bestimmt. Für den oberflächenbasierten Vergleich wurden der Haus-

dorff-Abstand (maximaler Flächenabstand) �	
��
 ���, �� und das mittlere Flächenabstands-

maß ��	���
 ���, �� verwendet. Der Flächenabstand beschreibt den maximalen Abstand zwi-

schen jedem Punkt auf dem Umriss der Simulationsmaske und seinem entsprechenden Punkt 

auf der Kontur der Nekrose-Maske. Damit wird die Distanz der Über- und Unterschätzung der 

Ablationen gegenüber der Simulation erfasst. Die Schnittflächen der Simulation und der Nek-

rose-Maske sind die richtigen, wahren positiven Ergebnisse ��� �  |� ∩ �|�. Die „TP“-Werte 

stellen die von der Software korrekt simulierten Pixel dar. Die richtig negativen Werte (TN) 
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entsprechen der Größe des Bildhintergrundes („region of interest“). Diese „TN“-Werte sind ab-

hängig vom Verhältnis des Bildhintergrundes zur Simulation und damit bei jeder einzelnen 

Läsionsmaske willkürlich. Daher bietet dieser Wert keine sinnvolle Vergleichbarkeit und wurde 

nicht verwendet.  

 

 

Zudem wurden die falsch positive Rate (�� �  |�| � |�|) sowie die falsch negative Rate      

(�� �  |�| � |�|) erfasst. Die „FP“-Werte geben die Überschätzung des Simulationsergebnis-

ses an. Dabei wurde die Läsionsnekrose von der Simulation zu groß simuliert. Gegenteilig wird 

eine Unterschätzung der Läsionsnekrose durch die „FN“-Werte berechnet. Dabei wurde die 

Nekrose zu klein simuliert. Die „FN“-Werte zeigen auf, dass die Läsion im Zielgewebe unvoll-

ständig von der Simulation erfasst wurde.  

 

Abbildung 19: Maske der „Measurement-Tool“ mit exemplarischer umrandeter Läsion (a). Dazu die simulierte 

Ablation mit TASAP (b). Über- und Untersimulation der realen Nekrose werden farblich dargestellt und numerisch 

erfasst. Blau: Übereinstimmung von Simulation und realer Nekrose; Gelb: Übersimulation von realer Nekrose; Rot: 

Unterschätzung von realer Nekrose.  

Abbildung 18: Die Simulations- (a) und Ablationsflächen (b) werden miteinander verglichen (c). Bei diesem Ab-

gleich ist FP die Fläche, bei der die Simulation die Läsionsnekrose überschätzt, und bei FN unterschätzt die Simu-

lation die Nekrose. TP gibt die richtig simulierte Ablationsfläche wieder. Zudem wurde der Hausdorff-Abstand (HA)

für jede Läsion berechnet. A: Einstichstelle der Antenne. 
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Der prädiktiven Validität dienen die Sensitivität (
� 

� !"#
) und positive prädiktive Wert            

(��$ �
� 

� !" 
). Die Sensitivität beschreibt die Fähigkeit des Simulationssystems, zerstörtes 

Gewebe korrekt vorherzusagen. Da die Spezifität abhängig von dem ausgewählten Bildhinter-

grund (TN) war und dieser einzeln bei jeder Ablation im „Measurement-Tool“ (Fraunhofer ME-

VIS, Bremen, Deutschland) neu kalibriert wurde, wurde statt des „TN“-Wertes der PPV ver-

wandt. Der PPV ist der Anteil der Pixel in jener Simulation, mit der die Läsion korrekt berechnet 

wurde.  

Zur Bestimmung der Flächenübereinstimmung wurde der Dice-Koeffizient genutzt. Dieser gibt 

die Schnittmenge zwischen simulierter und realer konturierter Läsion an (Abbildung 20). Der 

Dice-Koeffizient wurde von Lee Raymond Dice definiert als 
|%∩
|

&.(�|%|!|
|�
. Er setzt die Schnitt-

menge zwischen A und S ins Verhältnis zur durchschnittlichen Fläche beider. Dabei wird die 

Schnittmenge der beiden Läsionsflächen (Pixelmengen von A und S) im Bereich von 0 bis 1 

ermittelt, wobei „0“ keine und „1“ eine hohe Übereinstimmung darstellt (DICE 1945). Für die 

Berechnung der Ähnlichkeiten von simulierter und realer Läsion wurde die Kennzahl von Paul 

Jaccard verwandt (JACCARD 1912). Der Jaccard-Koeffizient gibt die Ähnlichkeit der beiden 

Läsionsflächen (A und S) anhand ihrer Vereinigung im Bereich von 0 bis 1 an, wobei „0“ keine 

und „1“ eine hohe Ähnlichkeit dargelegt. Dieser Koeffizient ist definiert als 
|%∩
|

|%∪
|
.  

 

Abbildung 20: Darstellung der mit Hilfe des Dice- (DK, Schnittmenge der Läsionsfläche) und Jaccard-Koeffizienten 

(JK, Ähnlichkeit der Läsionsfläche) berechneten Schnittmenge und die Ähnlichkeit der Ablationsflächen von Simu-

lation und realer Läsion.  

3.15.3 Vermessungssoftware 

Mit der Unterstützung der Vermessungssoftware „Measurement-Tools“ (Fraunhofer MEVIS, 

Bremen, Deutschland) konnten die Mikrowellenläsionen entlang der Fläche des Läsionsquer-

schnittes auf Höhe des größten Durchmessers der Nekrose orthogonal zur Antenne vermes-

sen werden. Nachdem die Ablationen mit Millimeterpapier fotografiert wurden, war eine Trans-

formation reeller Maße in Pixelmaßstäben möglich. Die Antenne sowie das Kühlgefäß wurden 

markiert und anschließend einer Antennen-Gefäß-Geometrie zugeordnet. Durch die markier-

ten Punkte, die als „thin-plate spline landmark registration“ dienten, ermöglicht die Software 
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eine Deformation (ROHR et al. 2001, RIEDER et al. 2012). Durch diese entsteht das ursprüng-

liche Abstandsverhältnis der Punkte zueinander. Damit konnten Verzerrungen der Schnittbil-

der korrigiert werden. Die Abweichungen können durch den Schneideprozess oder durch das 

Einbringen von Antenne sowie Kühlgefäß in das fragile Lebergewebe im Zielgerät entstehen. 

Abschließend wurden die Läsionsränder der White Zone (Zone des vollständigen Zellunter-

ganges; Kap. 3.14 Etablierung der makroskopischen Messmethode) innerhalb der Software 

manuell umfahren. Durch das „Measurement-Tool“ wurden die korrigierte Läsionsfläche (mm²) 

sowie der minimale und maximale Radius (mm) jeder einzelnen Läsion vom Mittelpunkt der 

Antenne erfasst.  

3.16 Durchführung der Hauptversuche 

Der zuvor beschriebene standardisierte Versuchsaufbau wurde im Rahmen der Hauptversu-

che bei allen Ablationen genutzt (Kap. 3.1   Versuchsaufbau). Alle Ablationen wurden mit dem 

Temperaturmodus des MedWaves AveCure™ Microwave Generators bei einem Energieein-

trag von 9,0 kJ durchgeführt (Kap. 3.4    Mikrowellengenerator). Mit dem gewählten Energie-

eintrag konnten in den flachen anatomischen Verhältnissen der Schweinelebern optimale Lä-

sionen mit einer Breite sowie Länge von jeweils 3 cm erzeugt werden. Dabei variierte der 40-

W-Generator die Mikrowellenfrequenz im Bereich von 902 – 928 MHz. Die Gewebeproben 

befanden sich im Wasserbad mit 0,9%iger Natriumchlorid-Lösung. Zur Imitation von Leberge-

fäßen wurden Gefäße mit unterschiedlichen Außendurchmessern verwandt (Kap. 3.8    Kühl-

gefäßsystem). Diese wurden parallel zur Antenne in verschiedenen Abständen eingebracht. 

Mit jedem Antennen-Gefäß-Abstand (5, 10 und 20 mm) und jeweils allen Gefäßdurchmessern 

(3, 5 und 8 mm) wurden sechs Ablationen durchgeführt (Abbildung 21). Nur bei der Nutzung 

des Gefäßdurchmessers von 8 mm war der Abstand mit 5 mm aufgrund der Überschneidung 

von Antenne und Gefäß nicht realisierbar. Für die Bewertung des Einflusses unterschiedlich 

stark perfundierter Lebergefäße wurden die Hauptversuchsreihen mit den Flussgeschwindig-

keiten von 0, 10, 100 und 500 ml/min durchgeführt. Insgesamt erfolgten 192 MWA in 32 Ver-

suchsreihen mit jeweils n = 6 Einzelversuchen (Kap. 2.13 Fragestellung; K.E.).  

Nach Ablation wurden das Kühlgefäß und die Antenne entfernt. Die Fixierungsstäbe wurden 

lediglich zur Hälfte in Richtung der Kammertrennwand zurückgezogen. Dadurch blieben die 

Gewebeproben in der gewünschten Position fixiert. Über die Schnittführungen in der Haupt-

kammer des Zielgerätes war eine standardisierte senkrechte Trennung der Gewebeproben 

auf Höhe des größten Läsionsdurchmessers möglich. Die abladierte Probe wurde anschlie-

ßend für die Auswertung mit der „Thermal Ablation Simulation and Planning“ (TASAP) in der 

Fotoschablone zur späteren Skalierung fotodokumentiert. Das digitale Foto wurde in das 

„Measurement-Tool“ importiert. Anschließend wurden das Kühlgefäß sowie die Antenne mar-
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kiert und einer Antennen-Gefäß-Geometrie zugeordnet. Die Konturierung der White Zone er-

folgte durch zwei Personen (K.E. und B.G.; Kap. 2.13 Fragestellung), die im Konsens arbeite-

ten. Dies wurde bereits in Studien von HOFFMANN et al. (2013) und GEMEINHARDT et al. 

(2016) etabliert. Zuletzt folgte der Abgleich mit dem TASAP. 

 

 

 

3.17 Kalibrierung der Simulationssoftware 

Für die Validierung der Simulation wurden sechs MWA ohne Kühlgefäß als „Leerversuche“ mit 

einem Energieeintrag von 9,0 kJ durchgeführt. Die Kalibrierung erfolgte anhand von Ablations-

flächen ohne Einflussnahme peripherer Gefäße, die einen Energieverlust hätten erzeugen 

können. Mit Hilfe dieses Messprozesses sollte die Ablation zuverlässig reproduzierbar simu-

Abbildung 21: Versuchsplan in schematischer Darstellung. Die jeweiligen Gefäßdurchmesser (3 und 5 mm) wur-

den mit den drei verschiedenen Antennen-Gefäß-Abständen (5, 10 und 20 mm) und mit unterschiedlichen Fluss-

raten (0, 10, 100 und 500 ml/min) kombiniert. Der Gefäßdurchmesser von 8 mm konnte nicht mit einem Antennen-

Gefäß-Abstand von 5 mm realisiert werden, da die Antenne (mit einem Radius von 1 mm) und das Gefäß (Radius 

4 mm) nicht parallel in das Zielgerät eingebracht werden konnten. Der Gefäßdurchmesser von 8 mm wurde dem-

nach nur mit den Antennen-Gefäß-Abständen 10 und 20 mm kombiniert.  
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liert werden. Die Aufbereitung sowie Vermessung der Proben erfolgte wie in den Hauptversu-

chen beschrieben (Kap. 3.16 Durchführung der Hauptversuche). Verschiedene Generatorleis-

tungen beginnend bei 24 bis 12 W wurden simuliert, um eine Übereinstimmung zwischen der 

Energieleistung des Generators und der simulierten Energieleistung zu überprüfen. Dabei er-

folgte eine Flächenauswertung mit der TASAP (Kap 3.15.2 „Thermal Ablation Simulation and 

Planning“). Die Simulationsmasken und die konturierte White Zone der Ablationen wurden mit-

einander verglichen. Die ermittelte Abweichung des Energieeintrages wurde für die Hauptver-

suche korrigiert. 

3.18 Statistische Auswertung 

Für die statistische Auswertung wurde die Statistiksoftware IBM SPSS Statistics (Version 24, 

IBM, Armonk, USA) verwandt. Das Signifikanzniveau betrug p < 0,05 (zweiseitig) für jede sta-

tistische Prüfung. Die Ergebnisse wurden als Median (Minimum – Maximum) präsentiert.  

Für den Vergleich der Läsionsflächen, Simulationsflächen, Radien von Läsion sowie Simula-

tion und der Temperaturunterschiede wurde der nichtparametrische Mann-Whitney-Test ver-

wendet (Kap. 3.12 Vorversuche zur Erfassung der Ablationsfläche, Kap. 3.13 Quantifizierung 

der Wärmediffusion am Antennenschaft).  

Der Wilcoxon-Rangsummentest wurde für die Detektion von Unterschieden in der Mikro- und 

der Makroskopie genutzt (Kap. 3.14 Etablierung der makroskopischen Messmethode). Der 

Pearson-Koeffizient diente dabei der Korrelation von histologisch und makroskopisch erfass-

ten Vermessungsdaten.  

Die binären Klassifikationen sowie der prädiktive Vorhersagewerte (PPV) und die Sensitivität 

(Empfindlichkeit) wurden für jede Ablation separat berechnet. Der Mann-Whitney-U-Test 

diente dem Vergleich von realen und simulierten Läsionsflächen (Kap. 3.17 Kalibrierung der 

Simulationssoftware und Kap. 3.16 Durchführung der Hauptversuche).  
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4 Ergebnisse  

Insgesamt wurden 217 Ablationen durchgeführt (Kap. 3.16 Durchführung der Hauptversuche). 

Im Rahmen der Vorversuche erfolgten 13 Ablationen (Kap. 3.12 Vorversuche zur Erfassung 

der Ablationsfläche), zudem sechs Ablationen in der Versuchsreihe für die Etablierung der 

Messmethode (Kap. 3.14 Etablierung der makroskopischen Messmethode). Weitere sechs 

Ablationen wurden ohne Kühlröhre für die Kalibrierung der Simulation durchgeführt (Kap. 3.17 

Kalibrierung der Simulationssoftware). Für die 192 Ablationen der Hauptversuche wurden 88 

frisch entnommene Schweinelebern vom Schlachthof verwendet (Kap. 3.3    Lebergewebe). 

Pro Lebersegment wurde maximal eine Ablation durchgeführt. Leberproben, die Gefäße mit 

einem Durchmesser von ≥ 3 mm oder Bindegewebe innerhalb der Ablationszonen post-ablativ 

aufwiesen, wurden verworfen. Dadurch wurden 38 Ablationen wiederholt. Die Versuchsdurch-

führung unterlag standardisierten Laborbedingungen bei Raumtemperatur. Der Energieeintrag 

betrug bei jeder Ablation 9,0 kJ. 

Am Ende der folgenden Ergebnisabschnitte wurden Zusammenfassungen eingefügt. Diese 

sind durch einen Kasten gekennzeichnet. 

4.1 Makro-morphologische Veränderungen der Ablationszone  

In allen Versuchen konnten makro-morphologische Veränderungen einer typischen MWA-Lä-

sion gezeigt werden (Abbildung 22).  

 

Abbildung 22: Morphologische Darstellung einer MW-Läsion im Querschnitt. Mittig der Karbonisierungszone be-

findet sich der Einstichkanal der Antenne. Peripher um die Einstichstelle befinden sich White Zone (WZ) sowie 

Red Zone (RZ). M: Marker; G: Kühlgefäß; A: Antennen-Punktionskanal. 
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Die Läsionen wiesen makroskopisch allgemeingültige Anzeichen einer thermischen Nekrose 

auf (AHMED 2014). Zirkulär um die Antenne demarkierte sich eine bräunliche Karbonisie-

rungszone, gefolgt von einer umschließenden beigen bis fahlgrauen Koagulationszone, der 

„White Zone“ (WZ). In der beige-grauen WZ werden Temperaturen von über 60 °C erreicht, 

wodurch es zu einem sofortigen Zelltod kommt (Kap. 2.6 Grundlagen der Thermoablation). Die 

WZ wurde von der angrenzenden beige-rosa „Red Zone“ (RZ) umschlossen, die sich durch 

einen progressiven Übergang ins native Gewebe auszeichnete. Von klinischer Relevanz ist 

die als avital geltende WZ. Daher konzentriert sich die Auswertung hierauf. 

4.2 Auswertung der Vorversuche 

Die Vorversuche dienten zur Evaluation der Ablationsflächen des ungekühlten MWA-Systems 

von MedWaves™ (Kap. 3.12 Vorversuche zur Erfassung der Ablationsfläche). Dabei wurde 

die Flächenausdehnung vermessen und mit den Herstellerangaben verglichen. Durch diese 

Voruntersuchungen konnten optimale experimentelle Bedingungen für die Aufarbeitung der 

Proben im Zielgerät sowie die digitale Auswertung am maximalen Querdurchmesser der Lä-

sion geschaffen werden.  

In dieser Vorversuchsreihe wurde die Ablationsausdehnung im Verhältnis zur Antennenposi-

tion untersucht, um den maximalen Durchmesser der Läsion zu ermitteln (Abbildung 23). Dies 

war für die Konzeption des Zielgerätes unabdingbar, um eine reproduzierbare sowie standar-

disierte Aufarbeitung der Ablation zu gewährleisten. Dazu wurden sieben Ablationen im Was-

serbad durchgeführt. Die Ablationsdauer für einen Energieeintrag von 9,0 kJ lag bei 06:30 min 

(06:07 – 07:00 min).  

 

 

 

Abbildung 23: Vermessung der Quer- und Längenausdehnung der Läsionen. (a und b) schematische Darstellung 

der umrandeten radialen Querläsionen (a; gepunktete Linie) sowie axialen Längsläsionen (b; gepunktete Linie). 

Dabei liegen die Vermessungspunkte der Querläsionen in der aktiven Zone (rote Klammer) der Antenne. Dadurch 

war eine exakte Teilung der Läsionen am maximalen Querdurchmesser (schwarze Linie) möglich. Gestrichelte 

Linie: Idealläsion des Herstellers (bei 9,0 kJ: 3,0 x 3,5 cm (Breite x Länge)).    
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Die maximale Temperatur, die über den Temperatursensor der 14-Gauge-Antenne gemessen 

wurde, betrug 121 °C (120 – 122 °C). Die Messung der axialen Ablationslänge ergab 59,9 mm 

(69,8 – 55,1 mm) und die des radialen Querdurchmessers 20,9 mm (18,3 – 21,9 mm). Alle 

Ablationszonen zeigten eine langgestreckte, elliptische Form. Die makroskopisch gemessene 

Fläche der Längsläsion betrug 99,8 mm² (76,8 – 113,5 mm²). Im Vergleich zu den Hersteller-

angaben (bei 9,0 kJ: 3,0 x 3,5 cm (Breite x Länge)) waren die Läsionen im Querdurchmesser 

um 30,3 % kleiner und in der Längenausdehnung um 41,6 % größer. Zwei der sieben Läsionen 

waren durchzogen von mittelgroßen Gefäßen (Durchmesser: 7 und 3 mm) und eine Läsion 

war randständig zur Gallenblase (Abbildung 24). Beim Vergleich der Läsionen ohne Gefäße 

(Gruppe A) und jener mit Gefäßstrukturen (Gruppe B) bestand trotz der natürlichen biologi-

schen Varianz des Gewebes (Gruppe B) kein signifikanter Unterschied (p = 0,857) zwischen 

den Ablationsflächen. Durch die vermessene Ablationsausdehnung zeigte sich eine Korrela-

tion zwischen dem größten Läsionsdurchmesser sowie der Mitte der aktiven Zone der An-

tenne.  

 

 

 

Abbildung 24: Flächenvermessung der Läsionen mit Gegenüberstellung der zwei Gruppen. Gruppe A ohne biolo-

gische Variabilität von Gewebe, Gruppe B mit Lebergefäßen (G) und angrenzender Lage zur Gallenblase. Der 

Flächenunterschied der beiden Gruppen war nicht signifikant (p = 0,857 (n.s.)). Rechts exemplarische Darstellung 

der Gruppe B: n1 und n7 mit einem Lebergefäß, n5 mit angrenzender Gallenblase. 
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4.3 Wärmediffusion durch den Antennenschaft („heat-tracking“) 

Die Ablationszeit betrug im Median 06:40 min (06:21 – 06:58 min) bei einem Energieeintrag 

von 9,0 kJ. Es zeigte sich makroskopisch bei allen Ablationen (n = 6) eine tropfenförmige Lä-

sion aus koaguliertem Gewebe entlang des Antennenschaftes (Abbildung 25).  

 

Zusammenfassung: Die biologische Variabilität des natürlichen Lebergewebes innerhalb 

der Ablationszone, wie lebereigene Gefäße mit den dazugehörigen Bindegewebssträngen, 

hat in den Ex-vivo-Ablationen keinen signifikanten Einfluss auf die Ablationsfläche. Beim 

Vergleich mit den Herstellerangaben (bei 9,0 kJ: 3,0 x 3,5 cm (Breite x Länge)) waren die 

Läsionen im Querdurchmesser um 30,3 % kleiner und in der Längenausdehnung um        

41,6 % größer. 

Abbildung 25: (a) Läsion mit Antenne. (b) TTC-Kontrollfärbung zur makroskopischen Darstellung vitalen und avita-

len Gewebes. Die Färbung basiert auf einem roten Farbumschlag des Triphenyltetrazoliumchlorids (TTC) durch die 

Reaktion mit lebenden Zellen. Sie diente zur Festlegung der drei Messpunkte entlang des Antennenschaftes (c). Die 

Darstellung zeigt die Läsion mit ihren drei Zonen (K: Karbonisierungszone, WZ: White Zone, RZ: Red Zone) im 

Vergleich zu den Läsionsangaben des Herstellers (H: 35 x 30 mm (Länge x Breite)). 
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Um mögliche Energieverluste entlang der Antenne zu erfassen, wurde eine Temperaturerhe-

bung entlang des Antennenschaftes durchgeführt (Kap. 3.13 Quantifizierung der Wärmediffu-

sion am Antennenschaft). Die Messpunkte 1 bis 3 befanden sich außerhalb der vom Hersteller 

angegebenen Idealläsion (Kap. 3.5    Mikrowellenantenne). Das Mikrowellenfeld des Genera-

tors führt bei einem herkömmlichen digitalen Temperaturmessgerät zu starken elektromagne-

tischen Störungen. Eine konstante Temperaturüberwachung am Antennenschaft ist deshalb 

mit einem handelsüblichen digitalen Laborthermometer nur bedingt möglich (Kap. 3.13 Quan-

tifizierung der Wärmediffusion am Antennenschaft). Daher wurde der Ablationsprozess alle 

30 s zur Temperaturmessung für 2 s unterbrochen. Die mediane maximale Temperatur betrug 

am Temperatursensor (TS) der Antenne 117 °C (112 – 119 °C). Am Messpunkt 1 (10 mm vom 

TS) konnte eine Temperatur von über 60 °C gemessen werden. Die Temperatur reduzierte 

sich um 50 % innerhalb von 30 mm und um 79 % nach insgesamt 50 mm. Bis zu 40 mm pro-

ximal des Temperatursensors wurde eine Temperatur von über 42 °C erfasst, die in Abhän-

gigkeit von der Zeit eine Gewebeschädigung zur Folge haben kann (Abbildung 26). 

 

 

Abbildung 26: Darstellung der Messpunkte (TS, 1, 2 und 3) und der medianen maximalen Temperaturmessung. 

Am Temperatursensor konnte eine Temperatur von 116,5 °C (112,0 – 119,0 °C) erfasst werden, während am Mess-

punkt 1 die Temperatur bei 67,5 °C (46,8 – 82,8 °C) lag. Der Messpunkt 2 erreichte 59,3 °C (27,6 – 77,4 °C). Nur 

beim Messpunkt 3 konnte keine Temperatur über 42 °C ermittelt werden. Zwischen den Messpunkten 1 und 2 

(p = 0,005) sowie 3 und 4 (p = 0,015) wurde ein signifikanter Unterschied detektiert (* p < 0.05). 

Ergebnisse 



Ergebnisse 
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4.4 Validierung der makroskopischen Messmethode  

Für eine exakte makroskopische Konturierung der Querläsionen erfolgte ein makroskopischer 

und histologischer Abgleich von sechs Ablationen (Abbildung 27; Kap. 3.14 Etablierung der 

makroskopischen Messmethode). Die Ablationszeit und der Energieeintrag betrugen 6:21 min 

(05:56 – 07:02 min) sowie 9,0 kJ. Die Ablationstemperatur lag bei 110 °C (91 – 120°C).  

Die Querläsionen wurden histologisch und makroskopisch aufgearbeitet und vermessen 

(Kap. 3.14 Etablierung der makroskopischen Messmethode). Zwei von sechs Proben wiesen 

in der Ablationszone Lebervenen (≥ 3 mm) auf, eine Ablationsfläche war von einem Bindege-

websstrang durchzogen. Alle Ablationen waren rund und konfluent. 

 

 

 

Zusammenfassung: Eine Wärmeausbreitung entlang des proximalen Antennenschaftes 

(„heat-tracking“) konnte an verschiedenen Messpunkten außerhalb der Idealläsion (Her-

stellerangabe) erfasst werden. Dies korrelierte mit der quantifizierten axialen Längenaus-

dehnung von medianen 41,6 % über die Idealläsion des Herstellers (Kap. 4.2. Auswertung 

der Vorversuche).  

Abbildung 27: Vergleich der umrandeten White Zone peripher um die Antenne (A), dabei zeigte sich makrosko-

pisch (a) und histologisch (b) ein Flächenunterschied (c). WZ: White Zone, RZ: Red Zone, BG: Bindegewebe, G: 

Blutgefäß. 
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4.4.1 Qualitative Auswertung 

Die Punktionsstelle der Antenne wurde gleichzeitig als Mitte der Ablation definiert. Der histo-

logische Ablationsbereich peripher um die Antenne unterteilte sich in verschiedenfarbige, ab-

grenzbare Zonen (Kap. 4.1 Makro-morphologische Veränderungen der Ablationszone; Abbil-

dung 22). In unmittelbarer Nähe der Antenne wurde eine braune Karbonisierungszone            

beobachtet. Die qualitative Analyse der histologischen MWA-Zonen ergab folgende zelluläre 

Merkmale: Verlust der Zellstruktur und Verlust der NADH-Diaphorase in der WZ. Die periphere 

RZ präsentierte eine teilweise Zellschädigung mit verbliebenen Zellgrenzen. In dieser Zone 

waren die Zellen mehrheitlich tödlich geschädigt, allerdings lag eine partielle Vitalität intakter 

Zellen vor. Dadurch präsentierte sich in der Übergangszone, der Red Zone (RZ), eine teilweise 

Farbaufnahme des NBTC in Bereichen, in denen die Mitochondrien noch intakt waren. 

4.4.2 Quantitative Auswertung  

Die Beurteilung der Läsionsformen erfolgte mit Hilfe des Regularitätsindex (Kap. 3.14 Etablie-

rung der makroskopischen Messmethode), der jeweils Werte von 0,81 (0,69 – 0,81; makro-

skopisch) beziehungsweise 0,83 (0,80 – 0,83; histologisch) aufwies. Die Fläche der WZ betrug 

102,3 mm² (93,0 – 136,0 mm²) in der Makroskopie und 176,0 mm² (156,0 – 296,0 mm²) in der 

Histologie (Tabelle 1). Der Vergleich der beiden Weißen Zonen ergab einen signifikanten Flä-

chenunterschied von 43,1 % (p = 0,028). Der Unterschied in der kompletten Läsion (WZ + RZ) 

war nicht signifikant. Für die kompletten Läsionen (WZ + RZ) wurde eine sehr hohe Korrelation 

(r = 0,97; p = 0,001) für alle histologisch und makroskopisch gemessenen Areale ermittelt. 

 

 

Die Radien der WZ zeigten eine signifikante Diskrepanz von 1,6 mm (21,2 %; p ≤ 0,001) zwi-

schen Makroskopie und Histologie (Tabelle 2). 

Tabelle 1 

Die Ablationsflächen sind im Median (Minimum – Maximum) präsentiert. Die mittels makroskopischer und histolo-

gischer Analyse gemessenen WZ wiesen einen signifikanten Unterschied auf (WZ: p = 0,028). Der Unterschied in 

der kompletten Läsion (WZ + RZ) war mit einem Wert von 11,5 % nicht signifikant (* p < 0,05). 

Ergebnisse 



Ergebnisse 
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Ausgehend von der medianen Radiusdifferenz wurde ein Korrekturfaktor für die Konturierung 

der Makroskopie ermittelt. Für diese Konturierung wurde der histologische Radius mit dem 

makroskopischen Radius einschließlich des ermittelten Korrekturfaktors (r(x) + 1,6 mm; 

21,2 %) verglichen, wobei kein signifikanter Unterschied (p = 0,615) ermittelt werden konnte 

(Abbildung 28). 

 

 

Tabelle 2 

Ablationsradien und Läsionsumfang sind im Median (Minimum – Maximum) präsentiert. Die makroskopisch und 

histologisch gemessenen Radien der WZ und deren Umfang zeigten einen signifikanten Unterschied (* p < 0,05).

Abbildung 28: Korrelation der makroskopischen (M) und histologischen (H) WZ der Mikrowellenläsion (L). Der 

mediane Radiusunterschied zwischen rM und rH betrug 1,6 mm (21,2 %). Für die Validierung der makroskopi-

schen WZ sollte die sichtbare WZ (M) plus 1,6 mm umrissen werden (gepunktete Linie). RZ: Red Zone. 
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Zusammenfassung: Die makroskopisch sichtbare White Zone (WZ) wird häufig verwandt, 

um die vollständige Zellzerstörung bei hepatischer Mikrowellenablation ex vivo zu beurtei-

len. Diese Zone wird jedoch im Vergleich zum histologischen Nachweis der Zellzerstörung 

deutlich unterschätzt. Die Gesamtausdehnung des avitalen Gewebes ist um 43,1 % (Flä-

che; mm²) größer als die makroskopische WZM.  

Basierend auf diesen Ergebnissen kann die Validierung der makroskopischen Messung 

von Ex-vivo-Bilddaten für MWA in dieser Studie verbessert werden. Mit Hilfe eines media-

nen Korrekturfaktors (makroskopische WZ-Grenze + 21,2 %) für die makroskopische Kon-

turierung konnte die Messmethode der Ablationen optimal angepasst werden. 

Ergebnisse 



Ergebnisse 
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4.5 Kalibrierung der Simulationssoftware 

Für die Kalibrierung der Simulationssoftware wurde eine Leerversuchsreihe (n = 6) ohne Kühl-

gefäß mit einem Energieeintrag von 9,0 kJ durchgeführt (Kap. 3.17 Kalibrierung der Simulati-

onssoftware). Die Vermessung und Auswertung erfolgte mit Hilfe des „Measurement-Tools“ 

der Planungssoftware (Abbildung 29). 

Abbildung 29: Arbeitsschritte des „Measurement-Tools“ (Fraunhofer MEVIS, Bremen, Deutschland) zur Entzer-

rung, Konturierung und Vermessung der Läsionsbilder. Im ersten Schritt wird das jeweilige Bild anhand des mit-

fotografierten Millimetermaßstabes kalibriert (a). Anschließend werden die Antenne und das Kühlgefäß markiert 

und der genaue Abstand zueinander in der Software eingegeben (b). Die Software entzerrt das Bild, dabei wer-

den die ursprünglichen Antennen-Gefäß-Abstände wiederhergestellt (c). Zur Flächenberechnung werden die Lä-

sionen am Rand der Gewebenekrose umfahren (d). Die Software berechnet die Fläche (mm²) sowie den mini-

malen (rmin: mm) und maximalen (rmax: mm) Radius des Läsionsquerschnittes ausgehend vom Antennenmittel-

punkt (e und f).  

rmin 

rmax 
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Die mediane Ablationszeit betrug 06:32 min (05:54 – 07:00 min). Über das automatische Kon-

trollsystem des Generators erfolgt eine ständige Rückmeldung der aktuellen Temperatur, der 

genutzten Frequenz sowie der Energieabgabe („forward power“) und des Energiewiderstan-

des („reverse power“) im Gewebe (Kap. 3.4    Mikrowellengenerator). Die Leistungsabgabe 

des Generators konnte mit einem Median von 30 W (24 – 30 W) protokolliert werden, der 

Feedbackmechanismus des Generators verzeichnete einen medianen Energiewiderstand von 

2 W (0 – 9 W). Der Temperaturverlauf der Ablation ist an den Energiewiderstand gekoppelt 

und konnte über den Antennentemperatursensor aufgezeichnet werden (Abbildung 30). Die 

maximale Temperatur der Ablationen betrug 110 °C (91 – 120 °C). Fünf von sechs Ablationen 

erreichten eine Temperatur von über 100 °C. Temperaturen über 42 °C wurden nach 10 s 

(8 – 20 s) gemessen.  

 

 

 

 

Die Ablationen wiesen im Querschnitt eine rundliche Form mit einem RI von 0,81 auf. Die 

gemessene Fläche durch das „Measurement-Tool“ (Kap. 3.15.3 Vermessungssoftware) der 

Ablationsnekrose (A) betrug 179,2 mm² (149,9 – 241,8 mm²). Nach der Konturierung der Ab-

lationsflächen wurde mit TASAP (Kap. 3.15.2 „Thermal Ablation Simulation and Planning“) ein 

quantitativer Abgleich der Ablationsfläche mit der Simulation durchgeführt (Abbildung 31). 

Abbildung 30: Temperaturverlauf der sechs Ablationen. Diese erfolgten im Temperaturregelmodus. Im Kur-

venverlauf zeigte sich ein schneller Temperaturanstieg. Durch die Feedbackkontrolle wurde die Temperatur 

konstant dem Energiewiderstand des Gewebes angepasst (gezackte Kurven).  

Ergebnisse 



Ergebnisse 
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Die detektierte Wärmediffusion am Antennenschaft wurde mit einem zusätzlichen Energiever-

lust (5 W) in das numerische Modell von Fraunhofer MEVIS integriert (Kap. 4.2 Auswertung 

der Vorversuche). Die benötigte Leistung (W) für die Simulation konnte manuell angepasst 

werden. Ausgehend von der ermittelten Generatorleistung erfolgte zunächst eine Simulation 

mit dem minimalen Energieeintrag von 24 W (Abbildung 32). Bei 24 W wurde die Ablationsflä-

che (A) von der Simulation (S) um 46,6 % (p = 0,002) überschätzt. Daraufhin wurden Simula-

tionen mit absteigender Leistung bis 12 W durchgeführt (Kap. 3.17 Kalibrierung der Simulati-

onssoftware; Tabelle 3). Beim Flächenvergleich unter einem Energieeintrag von 15, 16 und 

17 W zeigte sich kein signifikanter Unterschied (Tabelle 13). Allerdings wurden bei 15 W zwei 

der sechs Ablationen mit einer Fläche von 8,9 mm² (0 – 80,6 mm²) unterschätzt (FN) und bei 

17 W überschätzte die Simulation (FP) um 47,5 mm² (11,0 – 84,0 mm²) die Ablation. Bei einem 

Energieeintrag von 16 W zeigte sich eine gute Approximation der S an die physikalische A 

(Abbildung 32). Die Übereinstimmung zwischen S und realer A betrug 0,81 (0,71 – 0,87) für 

den Jaccard-Koeffizienten („volumetric overlap“) und 0,89 (0,84 – 0,93) für den Dice-Koeffi-

zienten. Die durchschnittliche Schnittfläche TP zwischen der Nekrose-Maske und den simu-

lierten Masken betrug 90,2 %, die Flächendifferenz zwischen A und S 2,8 % (p = 0,394). Die 

Simulationssoftware überschätzte die Läsion um 16,1 % (FP: 28,8 mm²). Die Fläche, in der 

die Software die Läsion unterschätzte (FN) und damit nicht erfasste, betrug 1,5 % 

(FN: 2,6 mm²).  

Abbildung 31: Maske der Simulationssoftware TASAP (a). Detektion der Flächen (b). Die thermische Ablation 

wurde nach folgendem Schema erfasst: TP: true positive (Übereinstimmung von Nekose und Simulation); FP: false

positive (Simulation überschätzt die Nekrose); FN: false negative (Simulation erfasst nicht die Nekrose). 

Darstellung des Hausdorff-Abstandes (maximaler Flächenabstand *+,-./ 0�-, 1�) von FN und FP (c). A: 

Antennen- Punktionskanal. 
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Abbildung 32: Simulationsmasken der sechs Versuche. Beginnend bei der konturierten Ablation erfolgten Si-

mulationen mit 12 – 24 W. Die Simulationsmaske stellt sich gelb dar. Die physikalische Nekrose, die von der 

Simulation richtig detektiert wurde, ist blau (TP), die von der Simulation nicht erfasste Ablationsfläche rot (FN). 

Auch bei 24 W wurde eine der sechs Ablationen nicht vollständig erfasst.  

Ergebnisse 



Ergebnisse 
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Tabelle 3 

Vergleich der Flächen von Ablation (A) und Simulation (S) simuliert mit 12 bis 24 W. Werte sind im Median (Minimum – Maximum) präsentiert. Von 15 bis 17 W konnte eine gute 

Übereinstimmung zwischen A und S simuliert werden. Die geringste Abweichung zwischen A und S wurde mit 2,8 % erfasst. Ein Flächenunterschied wird über die erfassten Para-

meter FP, FN und TP genauer dargelegt. Ein wichtiger Parameter der Simulation ist die Flächenunterschätzung (FN), diese sollte 0 mm² betragen. FP gibt die Flächenüberschätzung 

der Simulation an, während TP die Übereinstimmung der beiden Flächen in mm² zeigt. Der Jaccard-Koeffizient und der Dice-Koeffizient geben die Ähnlichkeit und die Schnittfläche 

der beiden Flächen an (* p < 0.05). Bei 16 Watt (blauer Balken) zeigte sich die höchste Approximation Annäherung der Flächen A und S). 
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Für alle sechs Ablationen bei 16 Watt betrug die Sensitivität 0,98 (0,74 – 1,0) und der positive 

prädiktive Wert (PPV) 0,85 (0,71 – 0,97). Der durchschnittliche falsch positive Oberflächenab-

stand (Abstand zwischen einem beliebigen Punkt an der Nekrosegrenze und dem nächstge-

legenen Punkt an der simulierten Grenze) betrug 0,7 mm (1,0 – 1,3 mm), der maximale falsch 

positive Abstand hingegen 0,9 mm (0,7 – 1,7 mm). Hinsichtlich falsch negativer Ergebnisse 

(FN), bei denen die Software die Ablationszone unterschätzte, lag der mittlere Oberflächenab-

stand bei 0,3 mm (0,0 – 1,6 mm) und der maximale Abstand bei 0,5 mm (0,0 – 3,9 mm).  

 

4.6 Auswertung Hauptversuchsreihen mit Kühlgefäß 

In den 192 Hauptversuchen betrug die mediane Ablationsdauer 06:32 min (05:45 – 08:13 min). 

Es wurde mit drei Gefäßgrößen (Außendurchmesser: 3, 5 und 8 mm) und drei Antennen-Ge-

fäß-Abständen (5, 10 und 20 mm) bei vier verschiedenen Flussgeschwindigkeiten (0, 10, 100 

und 500 ml/min) abladiert (Abbildung 33).  

4.6.1 Temperaturmessungen der Ablationen 

Der Median der Lebertemperatur vor Ablation, gemessen (ohne Nachkommastelle) über den 

Temperatursensor des Generators, lag bei 22 °C (20 – 27 °C) und stieg während der Ablation 

(Tmax) auf 114 °C (88 – 121 °C) mit einer medianen Anstiegstemperatur ΔT von 89 °C (61 – 

Zusammenfassung: Mit der computergestützten Software (TASAP) lassen sich MW-Läsi-

onen bei einem simulierten Energieeintrag von 16 W mit einer medianen Flächendifferenz 

von 2,8 % (durchschnittliche Schnittfläche Nekrose-/Simulation-Maske 90,2 %) simulieren. 

Unter der Berücksichtigung des Dice- und Jaccard-Koeffizienten konnten 0,89 und 0,81 

erreicht werden. Damit lassen sich MWA mit TASAP im transversalen Läsionsausmaß an-

nähernd korrekt simulieren.  

Abbildung 33: Darstellung der verschiedenen Antennen-Gefäß-Abstände, 

exemplarisch am Gefäßdurchmesser 5 mm. Abstände vom Antennen- bis zum 

Gefäßmittelpunkt: 5 mm (a), 10 mm (b) und 20 mm (c). G: Gefäß.  

 

Ergebnisse 
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99 °C) (Abbildung 34). Diese wurden über den integrierten Temperatursensor der Antenne vor 

und während der Ablation ermittelt. Von den 192 Ablationen lagen 89 % über 100 °C.  

 

 

4.6.2 Auswertung von Ablationsfläche, Ablationsradien und Läsionsform 

Die Flächen der 192 Ablationen betrugen im Median 131,5 mm² (62,6 – 314,4 mm²). Dabei 

waren die Flächen ohne Kühlfluss (0 ml/min) mit 135,7 mm² (74,4 – 314,4 mm²) um 6,4 %       

(p = 0,036) größer als die Ablationen mit Gefäßfluss (127,1 mm² (62,6 – 209,2 mm²)). Damit 

konnte ein Kühleffekt über den Flächenvergleich quantifiziert werden. Allerdings konnte keine 

signifikante Zunahme des Kühleffektes zwischen den verschiedenen Flussraten (10, 100 und 

500 ml/min) detektiert werden (Abbildung 35).  

 

Abbildung 34: Maximale Temperatur der Ablationen. Von 192 Ablationen lagen 19 unter 100 °C und davon zwei 

unter 90 °C. 152 Ablationen erreichten eine Temperatur zwischen 100 und 120 °C. 21 Ablationen verzeichneten

eine Tmax von über 120 °C. Die Mehrheit der Ablationen erreichte damit die Zieltemperatur von über 100 °C. 

 

Abbildung 35: Beispielreihe von Ablationen mit Kühlgefäß (G). Der Gefäßaußendurchmesser betrug 3 mm und 

der Antennen-Gefäß-Abstand 5 mm. Das Gefäß wurde parallel zum Antennen-Punktionskanal positioniert. Mit 

den Flussraten (a) 0 ml/min, (b) 10 ml/min, (c) 100 ml/min und (d) 500 ml/min wurden die Ablationen durchgeführt. 

Dabei zeigte sich ein signifikanter Unterschied (p = 0,036) der Ablationsflächen bei variierender Flussgeschwin-

digkeit.  

G G G G 
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Die Fläche für die Flussrate 10 ml/min betrug 132,9 mm² (82,2 – 179,6 mm²), für 100 ml/min 

126,3 mm² (69,6 – 190,2 mm²) und für 500 ml/min 125,2 mm² (62,6 – 209,2 mm²). Die größte 

Ablationsfläche mit 314 mm² wurde bei einer Flussgeschwindigkeit von 0 ml/min und die 

kleinste Ablationsfläche (62,6 mm²) bei einer Flussrate von 500 ml/min gemessen.  

Die Ablationen ohne Flussraten wiesen eine zirkuläre Ablationsform auf, da das Kühlgefäß in 

die Nekrose eingebettet war (Abbildung 35 a). Die Läsionsform wurde mit Hilfe des Regulari-

tätsindex (RI) bewertet (Kap. 3.14 Etablierung der makroskopischen Messmethode). Ohne 

Flussrate betrug dieser 0,74 und mit Flussraten 0,62. Die Differenz des RI ergab 16,2 %. Durch 

diesen Unterschied konnte bei den Ablationen mit Flussraten eine deutliche Formveränderung 

durch einen Kühleffekt ermittelt werden. Aufgrund der Antennen-Gefäß-Geometrie wurde der 

minimale Radius (rmin) durch den Abstand von 5 mm limitiert und nicht bei der RI-Berechnung 

einbezogen. Der kleinste minimale Radius betrug 3,1 mm und der größte maximale Radius 

11,7 mm (Tabelle 4). 

 

 

 

 

 

Tabelle 4 

Minimale (rmin) und maximale Radien (rmax) der Ablationen. Dargestellt nach Gefäßdurchmesser (D) und Anten-

nen-Gefäß-Abstand in mm. Der Median der minimalen Radien betrug 5,1 mm (2,2 – 8,4 mm) und jener der maxi-

malen Radien 7,8 mm (5,4 – 11,7 mm). Der maximale Radius zeigte keine signifikanten Unterschiede (p > 0,05) 

bei variierendem Gefäßdurchmesser und Antennen-Gefäß-Abstand. 

Zusammenfassung: Der Gefäßfluss verursachte einen Kühleffekt. Verschieden hohe 

Flussraten (10, 100 und 500 ml/min) hatten indes keinen signifikanten unterschiedlichen 

Einfluss auf die Größe der Ablationsfläche. Damit konnte ein konstanter Kühleffekt ermittelt 

werden, der unter den verschiedenen Flussraten gleich ausgeprägt war. Daher wurden in 

der weiteren Auswertung der Gefäßdurchmesser des Kühlgefäßes und der Antennen-Ge-

fäß-Abstand in den Vordergrund gestellt. 

G 
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4.6.3 Quantitativer Abgleich von Ablations- und Simulationsfläche mit Kühlgefäß 

Basierend auf der Kalibrierung, wurden die Simulationen der MWA mit 16 W durchgeführt 

(Kap. 3.16 Durchführung der Hauptversuche; Tabelle 5).  

Die mediane Ablationsfläche (A) aller 192 Ablationen betrug 131,5 mm² (62,6 – 314,4 mm²), 

während die simulierte Ablationsfläche (S) mit 208,1 mm² (59,2 – 304,0 mm²) um 47,1 % grö-

ßer war. Von den 192 Einzelversuchen wurden die Ablationsflächen in 18,8 % (36) der Versu-

che unterschätzt und in 81,2 % (156) der Versuche überschätzt. Die Flächenübereinstimmung 

(TP) zwischen A und S lag bei 126,6 mm² (57,0 – 198,7 mm²). Dies entspricht 96,3 % der 

physikalischen Ablationsfläche (A). Die Ablationsnekrose wurde im Umfang von 67,8 mm²    

(0,0 – 180,4 mm²) falsch überschätzt (FP). Dies entspricht 32,5 % der gesamten Simulations-

fläche (S). Die falsch negative Fläche (FN) konnte im Median mit 0 mm² (0,0 – 126,3 mm²) 

erfasst werden. Bei den Antennen-Gefäß-Abständen von 5 mm wurden die falsch negativen 

Flächen (FN) bei den Gefäßdurchmessern von 3 mm und 5 mm mit 18,2 mm² (0,0 – 87,5 mm²) 

und 24,6 mm² (0,0 – 126,3 mm²) gemessen.  

Zur Bestimmung der Schnittmenge und Ähnlichkeit zwischen S und A dienten zwei Koeffizien-

ten (Kap. 3.15 Simulations- und Vermessungssoftware). Diese geben die Schnittmenge (Dice-

Koeffizient) und die Ähnlichkeit (Jaccard-Koeffizient) der beiden Flächen an. Der Jaccard-Ko-

effizient ergab 0,63 (0,30 – 0,94) und der Dice-Koeffizient 0,78 (0,46 – 0,97) für alle Versuchs-

reihen. Der höchste Jaccard-Koeffizient von 0,71 und der höchste Dice-Koeffizient von 0,83 

konnte bei einem Gefäßdurchmesser von 3 mm und einem Antennen-Gefäß-Abstand von      

10 mm ermittelt werden. Bezugnehmend auf den Antennen-Gefäß-Abstand zeigte sich bei 

einem Abstand von 5 mm die höchste mediane Schnittmenge und Ähnlichkeit der Flächen. 

Die Gefäßdurchmesser 3 und 5 mm zeigten keinen signifikanten Unterschied beim Dice- und 

Jaccard-Koeffizienten. Diese wiesen hingegen einen signifikanten Unterschied beim Vergleich 

von 3 sowie 5 mm mit dem Gefäßdurchmesser von 8 mm aus. Je näher das Kühlgefäß der 

Antennenposition war, desto höher war die Übereinstimmung der Schnittfläche sowie die Ähn-

lichkeit der Flächen. Der Gefäßdurchmesser zeigte bei den Koeffizienten erst ab einem Durch-

messer von 5 mm einen signifikanten Unterschied an.  

Mit Hilfe des Flächenabstandes wurde die Distanz der Über- und Unterschätzung der Ablation 

erfasst (Tabelle 6). Der maximale Hausdorff-Abstand für die Überschätzung (FP) betrug 

5,7 mm und für die Unterschätzung (FN) 4,4 mm. Durch die Simulationsüberschätzung von 

medianen 47,1 % war der maximale Hausdorff-Abstand für die Überschätzung (FP) bei den 

übersimulierten Versuchsreihen höher ausgeprägt. Die Software konnte mit einer Sensitivität 

zwischen 48 und 100 % für alle Versuche simulieren. Der PPV (prädiktive Vorhersagewerte) 

lag bei 30 – 100 % (Kap. 3.15 Simulations- und Vermessungssoftware). 
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Tabelle 5 

Simulationsergebnisse zu einem simulierten 16-W-Energieeintrag. Die Ergebnisse sind im Median (Minimum – Maximum) präsentiert. Aufteilung nach Gefäßdurchmesser und An-

tennen-Gefäß-Abstand. Die Übereinstimmung zwischen A und S wurde durch die verschiedenen Antennen-Gefäß-Geometrien mit einer Flächendifferenz von 47,1 % simuliert. Eine 

hohe Flächenübereinstimmung konnte bei den Antennen-Gefäß-Abständen von 5 mm gezeigt werden. Allerdings wurden die Ablationsflächen zu -13,0 und -7,7 % unterschätzt. Die 

geringste Abweichung zwischen A und S konnte mit -7,7 % erfasst werden. Bei dem Antennen-Gefäß-Abstand von 5 mm wurden die Nekrosen mehrheitlich unterschätzt, während 

es bei den 10- und 20-mm-Abständen nur zu 8 (von 136) Unterschätzungen kam. Diese Flächenunterschätzung wird durch die falsch negative Fläche (FN) verdeutlicht. Die Unter-

schätzung (FN) der Nekrose nahm mit zunehmendem Abstand des Gefäßes vom Antennenmittelpunkt ab, während die Überschätzung (FP) eine negative Korrelation zeigte.  
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Tabelle 6 

Der Hausdorff-Abstand (maximaler Flächenabstand) �	
��
 ���, �� und das mittlere Flächenabstandsmaß 

��	���
 ���, �� wurden mit der Software berechnet. Mit Hilfe des Flächenabstandes wurde die Distanz der Über- 

und Unterschätzung der Ablation erfasst. Die Ergebnisse sind im Median (Minimum – Maximum) für FP (false po-

sitive) und FN (false negative) dargestellt.  

 

 

 

Bei 8 mm Gefäßdurchmesser lag die mediane Ablationsfläche bei 125,5 mm²                           
(87,3 – 203,3 mm²) und die Simulationsfläche bei 220,5 mm² (179,3 – 268,5 mm²). Damit wur-

den die Ablationen von der Simulation um 43,1 % überschätzt (Abbildung 36). 

Die mediane Ablationsfläche lag bei 5 mm Gefäßdurchmesser bei 134,1 mm² (62,6 – 

314,4 mm²) und die Simulationsfläche bei 202,0 mm² (59,2 – 239,7 mm²). Dadurch wurden die 

physikalischen Ablationen von der Simulation um 33,6 % überschätzt (Abbildung 37). Eine 

gute Flächenübereinstimmung konnte bei einem Antennen-Gefäß-Abstand von 5 und 20 mm 

mit einem Jaccard-Koeffizienten von 0,69 (0,49 – 0,90) und 0,69 (0,30 – 0,83) sowie einem 

Dice-Koeffizienten von 0,81 (0,66 – 0,95) und 0,82 (0,46 – 0,91) aufgezeigt werden.  

Bei 3 mm Gefäßdurchmesser lag die Ablationsfläche (A) bei 132,7 mm² (69,6 – 208,9 mm²) 

und die Simulationsfläche (S) bei 197,6 mm² (60,3 – 304,0 mm²). Damit wurden die Ablationen 
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von der Simulation um mediane 32,8 % überschätzt. Ein signifikanter Flächenunterschied 

(p < 0,05) von A und S konnte für sieben der Versuchsreihen ermittelt werden (Abbildung 38). 

Eine gute Flächenübereinstimmung ohne signifikanten Flächenunterschied wurde bei den Ver-

suchsreihen mit dem Antennen-Gefäß-Abstand von 5 mm gezeigt. In diesen Versuchsreihen 

(3 mm Gefäßdurchmesser) konnte ein Jaccard-Koeffizient von 0,71 (0,48 – 0,87) und ein Dice-

Koeffizient von 0,83 (0,64 – 0,93) simuliert werden.  

 

 

 

 

Abbildung 36: Ablations- und Simulationsflächen beim Gefäßdurchmesser 8 mm. Ein signifikanter Flächenun-

terschied (* p < 0,05) zwischen A und S konnte bei allen Versuchen erfasst werden. Die Simulationszeit stimmte

mit der realen Ablationszeit überein. Die mediane Ablationszeit betrug 394 s (358 – 444 s). Es konnte kein signi-

fikanter Unterschied zwischen den Ablationszeiten und den Antennen-Gefäß-Abständen (p = 0,464) detektiert 

werden. Die Ergebnisse sind im Median präsentiert, die Fehlerindikatoren geben das Minimum und Maximum an. 

F: Flussgeschwindigkeit. 
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Abbildung 37: Ablations- und Simulationsflächen beim Gefäßdurchmesser 5 mm. Bei 5 mm Abstand zeigte sich eine Flächenabnahme bei zunehmender Flussrate. Ein signifi-

kanter Flächenunterschied (* p < 0,05) zwischen A und S konnte bei acht Versuchen erfasst werden. Kein signifikanter Unterschied (p > 0,05) ergab sich bei den Versuchsreihen 

mit der Flussgeschwindigkeit 0 ml/min sowie beim Abstand 10 mm bei einer Flussgeschwindigkeit von 500 ml/min. Die Simulationszeit stimmte mit der realen Ablationszeit 

überein. Die mediane Ablationszeit betrug 385 s (345 – 476 s). Es konnte ein signifikanter Unterschied zwischen den Ablationszeiten und den Antennen-Gefäß-Abständen 5 und 

10 mm (p = 0,003) detektiert werden. Die Ergebnisse sind im Median präsentiert, die Fehlerindikatoren geben das Minimum und Maximum an. F: Flussrate. 
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Abbildung 38: Ablations- und Simulationsflächen beim Gefäßdurchmesser 3 mm. Bei 5 mm Abstand zeigte sich eine Flächenabnahme bei zunehmender Flussgeschwin-

digkeit. Ein signifikanter Flächenunterschied (* p < 0,05) zwischen A und S konnte vereinzelt erfasst werden. Kein signifikanter Unterschied (p > 0,05) ergab sich bei den 

Versuchsreihen mit der Flussgeschwindigkeit 0 ml/min sowie beim Abstand 5 mm bei einer Flussgeschwindigkeit von 100 und 500 ml/min. Die Simulationszeit stimmte mit 

der realen Ablationszeit überein. Die mediane Ablationszeit betrug 391 s (346 – 493 s). Es konnte kein signifikanter Unterschied zwischen den Ablationszeiten und den

Antennen-Gefäß-Abständen detektiert werden. Die Ergebnisse sind im Median präsentiert, die Fehlerindikatoren geben das Minimum und Maximum an. F: Flussrate. 
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4.6.4 Quantitative Erfassung vom Ablations- und Simulationsradius 

Diese zuvor beschriebene Flächenübersimulation der Ablationsnekrose wurde zusätzlich 

durch einen quantitativen Vergleich des medianen Radius (rmean; Mittelpunkt Antennenpunk-

tionskanal) von Ablation (rmean-A) und Simulation (rmean-S) erfasst. Da rmean die mediane 

Ausdehnung der Ablation und Simulationsfläche angibt, wurde dieser unabhängig vom Ge-

fäßdurchmesser, Antennen-Gefäß-Abstand sowie Kühleffekt ermittelt.  

 

Abbildung 39: Radiusdifferenz (rdiff) der Radien von Ablation (rmean-A) und Simulation (rmean-S). Antennen-

punktionskanal (A) Mittelpunkt des transversalen Läsionsquerschnittes.  

Über alle 192 Versuchen konnte bei der Läsion ein rmean-A von 6,5 mm (5,0 – 10,1 mm) und 

für rmean-S von 8,1 mm (4,3 – 9,8 mm) berechnet werden. Dabei zeigte sich eine Radiusdiffe-

renz (rdiff) von 1,6 mm, dies entspricht einer prozentualen Differenz von 19,8 %. Bei den Ver-

suchsreihen D3 (Gefäßdurchmesser 3 mm) sowie D5 (Gefäßdurchmesser 5 mm) konnte keine 

signifikante Radiusdifferenz (p = 0,318) ermittelt werden. Bei D3 und D5 (jeweils n = 72) lag 

rmean-A bei 6,5 mm (4,8 – 8,2) sowie rmean-S bei 7,9 mm (4,4 – 9,8 mm) und rmean-A bei 

6,6 mm (4,6 – 10,1 mm) sowie rmean-S bei 8,0 (4,3 – 9,2 mm) mit einer Radiusdifferenz von 

1,3 mm (-2,5 – 3,8 mm) und von 1,0 mm (-2,3 – 4,1 mm). Die 48 Versuche mit einem Ge-

fäßdurchmesser von 8 mm (D8) zeigten bei der Radiusdifferenz signifikante Unterschiede zu 

Zusammenfassung: Die Ablationsfläche mit Gefäßkühleffekten wurde von der numeri-

schen Simulation in den 192 Versuchen mit einer Flächendifferenz von 76,6 mm² (Ablati-

onsfläche: 131,5 mm²; Simulationsfläche 208,1 mm²;) überschätzt (Übersimulation). Aller-

dings konnte in den Versuchsreihen mit einem Gefäßdurchmesser von 3 mm die besten 

Übereinstimmungen detektiert werden. Die Überschätzung ist abhängig vom Kühlgefäß 

und liegt zwischen 32,8 bis 43,1 %.  
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den Versuchen D3 und D5 (D5/D8: p = 0,000; D3/D8: p = 0,001). Bei D8 konnte rmean-A bei 

6,4 mm (5,4 – 8,1 mm) sowie rmean-S bei 8,4 (7,6 – 9,2 mm) mit einer rdiff von 1,8 mm  (1,0 – 

3,8 mm) ermittelt werden.  

4.6.5  Vergleich der Simulationsergebnisse mit und ohne Kühlgefäß 

Bei den Ex-vivo-Untersuchungen von Ablationen mit und ohne Kühlgefäß konnte beobachtet 

werden, dass bei der MWA mit imitiertem Kühlgefäß eine kleinere Ablationsfläche und eine 

Inhomogenität in der Läsionsform um das Kühlgefäß auftraten. Bei den Versuchen (n = 6) 

ohne Kühlgefäße betrug die mediane Ablationsfläche 179,2 mm² (149,9 – 241,8 mm²). Dage-

gen wurden bei den 192 Ablationen mit Kühlgefäß eine Ablationsfläche von 131,5 mm²       

(62,6 – 314,4 mm²) ermittelt. Damit waren die Ablationsflächen mit Kühlgefäß im Vergleich zur 

Versuchsreihe ohne Kühlgefäß um 26,6 % kleiner. Ein qualitativer Kühleffekt konnte in der 

transversalen Ebene bei allen Versuchsreihen mit Kühlgefäß ermittelt werden. Hingegen 

wiesen die Simulationsflächen sowohl mit also auch ohne Kühlgefäß nur einen Unterschied 

von 8,9 % auf. Die Simulationsergebnisse waren in beiden Simulationsreihen bei 16 W mit 

189,4 mm² (173,2 – 214,5 mm²; n = 6) und 208,1 mm² (59,2 – 304,0 mm²; n = 192)  mit einer 

Abweichung von 9,0 % annähernd gleich. Daher konnte durch die numerische Simulation der 

reale Kühleffekt nicht durch die Software TASAP erfasst werden.  

 

 

Zusammenfassung: Die Mikrowellenquerschnittsläsionen lassen sich mit TASAP ohne 

Kühlgefäße und mit Energie-Kalibrierung zuverlässig simulieren.  

Unter dem Einfluss peripherer Kühlgefäße wurde die Ablationsfläche durch die numerische 

Simulation deutlich überschätzt und damit die Planung der Ablationsfläche ungenauer.  

Simulierte Kühleffekte konnten mit Hilfe von TASAP nur approximiert werden.   

Unter der Berücksichtigung weiterer Gewebeparameter und der Quantifizierung von Ener-

gieverlusten kann die Simulation optimiert werden.  

Ergebnisse 
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5 Diskussion   

5.1   Bedeutung der Planungssoftware bei der Mikrowellenablation 

In der klinischen Behandlung von primären und sekundären Lebertumoren etabliert sich zu-

nehmend die Mikrowellenablation (MWA) als lokal ablatives Therapieverfahren (Kap. 1 Einlei-

tung und Problemstellung). Davon profitieren vor allem Patienten, die für eine Leberresektion 

oder -transplantation ungeeignet sind (PEREIRA et al. 2000, FORNER et al. 2012). So zeigen 

lokal ablative Therapieverfahren bei Tumoren ≤ 3 cm einen vergleichbaren Therapieerfolg wie 

die Resektion (BRUIX et al. 2016). Daher können sie in einem frühen Tumorstadium, unter 

Berücksichtigung der Tumorlokalisation, des Alters und der Komorbiditäten des Patienten, 

auch als alleinige Therapie durchgeführt werden (BRUIX et al. 2016). Die Überwachung der 

In-vivo-Ablationstechniken bei Lebermalignomen ist indes schwierig (CLASEN und PEREIRA 

2008). Ein periinterventionelles Monitoring der thermischen MWA ist nur in einer MRT oder 

mittels Ultraschall möglich (RYAN et al. 2016). Allerdings kommt es beim Ultraschallmonitoring 

einer Ablation zu Artefakten, wie hyperechogenen Bereichen, die auf Kondensation in Form 

von Gasblasen zurückgeführt werden können (ZHANG et al. 2018). Diese sichteinschränken-

den Artefakte limitieren ein konstantes Ultraschallmonitoring der Ablation. Die MRT ist hinge-

gen kostenintensiv und daher in vielen Kliniken nicht verfügbar. Im klinischen Alltag wird am 

häufigsten die CT für die prä- und postinterventionelle Behandlungsüberwachung von perku-

tanen, thermischen Tumorablationen in der Leber eingesetzt (SCHUMANN et al. 2010). Mit 

ihrer Hilfe kann die Positionierung der Sonden überprüft werden. Allerdings gibt es auch Limi-

tierungen dieser Bildgebung, da aufgrund der Strahlenbelastung für den Patienten ein konti-

nuierliche periinterventionelle Bildgebung nicht möglich ist (LEHMANN et al. 2011, RYAN et 

al. 2016). Zum anderen ist es nicht erwiesen, dass die Darstellung der Ablationszonen durch 

das CT den makroskopisch nachgewiesenen Zonen entspricht (Kap. 5.2.3   Zoneneinteilung 

der Läsionen von Mikrowellenablationen). Grundsätzlich kann man nicht davon ausgehen, 

dass durch die CT-Bildgebung vollständig abladiertes Gewebe bzw. nicht abladiertes Gewebe 

sicher differenziert werden kann. Dies konnte in Studien zum Bilddatenabgleich von CT sowie 

MRT und Makroskopischen Bilddaten ermittelt werden (RATHKE 2017, BRESSEM 2019). 

RATHKE (2017) konnte in seinem Versuch über vier verschiedene RFA-Systeme evaluieren, 

dass die Läsionsgrößen zu 60 % des Ablationsvolumens im MRT mit den untersuchten Se-

quenzen nicht sichtbar waren. Eine weitere Studien von BRESSEM (2019) konnte mit Kon-

trastmittel-CT eine mittlere Abweichung bei 42 % ± 33,4 % ermittelt. Allerdings wurde dabei 

die Histologische Kontrolle der Ablationszonen nicht betrachtet (BRESSEM 2019). 

Die Planung einer Ablation geschieht auf der Basis individueller Erfahrungswerte des behan-

delnden Arztes (DIAB et al. 2018) unter Verwendung bekannter Energieeinstellungen am 
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MWA-Generator sowie bekannter Anwendungszeiten und Antennen-Gefäß-Geometrien, um 

ein gewünschtes Ablationsvolumen zu erreichen (LEHMANN et al. 2011).  

Studien belegen, dass mit der Anwendung des MedWaves™-AveCure-Systems bei der The-

rapie von HCC sowie von kolorektalen Metastasen mit einer Größe von 5,4 cm (4,0 – 7,0 cm) 

in der Kontroll-CT einen Monat nach der Ablationstherapie nur in 83 % der Fälle eine komplette 

Ablation detektiert werden konnte (LIANG et al. 2014). Eine weitere Studie von LIANG et al. 

(2015) beschreibt eine lokale Rezidivrate von 5,8 % bei der Ablation von 20 HCC-Tumoren 

(Durchmesser: 5 – 7 cm). Davon lagen 65 % (13 Tumoren) in der Nähe hepatischer Venen 

oder des portalvenösen Systems. EISELE et al. (2014) veröffentlichten die größte Studie mit 

dem MedWaves™-Mikrowellensystem. Diese umfasste 47 Patienten mit insgesamt 80 Tumo-

ren (Durchmesser < 4 cm) unterschiedlicher Entität. Die Ablationen erfolgten entweder per-

kutan oder laparoskopisch. Nach 20 Monaten kam es in 12 % pro Tumor (17 % pro Patient) 

zu einem Lokalrezidiv (EISELE et al. 2014). 

Ebenso konnte der Gefäßeinfluss und die damit einhergehenden Veränderungen der Ablati-

onszonen durch den Gefäßkühleffekt, den sogenannten „heat-sink effect“, bei der MWA fest-

gestellt werden (DODD et al. 2013, PILLAI et al. 2015, RINGE et al. 2015, POCH et al. 2018). 

Daher stellt ein vaskulärer Kühleffekt eine Einschränkung bei der sicheren Planung des Abla-

tionserfolges dar (Kap. 2.8 Einfluss von Lebergefäßen auf die Mikrowellenablation). Besonders 

eine unvollständige Ablation von Tumorgewebe kann lokale Rezidive und eine erneute Tumor-

progression zur Folge haben (ZHANG et al. 2015). Beim Therapieverfahren ist die Abschät-

zung der Ablationsgröße und -form in der Nähe von Lebergefäßen durch den individuellen 

Patientenfall mithin essentiell, um eine onkologische Sicherheit zu garantieren (Kap. 2.7.5 Ein-

fluss von Tumorgröße und -lokalisation). Um eine vollständige Tumorablation zu gewährleisten 

und gleichzeitig die Gefahr von Komplikationen zu reduzieren, ist eine präzise präinterventio-

nelle Therapieplanung unerlässlich (SCHUMANN et al. 2010). Eine unterstützende Planungs-

software ermöglicht es im Voraus, patientenindividuelle Anpassungen und Korrekturen vorzu-

nehmen, um eine vollständige Zerstörung des Tumorgewebes zu gewährleisten (Kap. 2.11 

Simulationsmodelle für die Mikrowellenablation). Momentan gibt es für das MedWaves™-

AveCure-System nur wenige Studien und noch keine Planungssoftware in der klinischen An-

wendung, um die Planung der Ablationsläsion zu optimieren. Daher war es das Ziel der vor-

liegenden Arbeit, die computergestützte Software „Thermal Ablation Simulation and Planning“ 

(TASAP; Fraunhofer MEVIS, Bremen, Deutschland) für die Lokaltherapie von Lebertumoren 

mit der MWA durch ein Ex-vivo-Studiendesign zu evaluieren (Kap. 2.13 Fragestellung). 
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5.2 Vorversuche 

Zunächst wurden die experimentelle Versuchsdurchführung sowie die technischen Kompo-

nenten in verschiedenen Vorversuchsreihen für die Erfassung der Läsionsausmaße und die 

histologische Evaluierung ohne Kühlgefäße durchgeführt.   

5.2.1   Versuchsaufbau und -durchführung  

Der Versuchsaufbau und die -durchführung beruhten auf Erfahrungswerten der Arbeitsgruppe 

(Kap. 3 Material und Methoden). Diese konnten in früheren Versuchen zur RFA zeigen, dass 

die Ablationsergebnisse bei Raumtemperatur jenen aus Versuchen ähneln, die mit Körpertem-

peratur durchgeführt wurden (LEHMANN et al. 2016). Aus diesem Grund wurden die anfäng-

lich körperwarmen Lebern konstant auf Raumtemperatur temperiert (Kap. 3.3 Lebergewebe). 

Während des Ablationsprozesses wurden die Leberproben im Zielgerät in ein raumwarmes 

Wasserbad gebettet. Luftansammlungen in den lebereigenen Gefäßen, die eine veränderte 

Temperaturentwicklung während der Ablation verursachen, sollten dadurch vermieden werden 

(ANDREANO und BRACE 2013). Zudem konnte mit der Einbettung in physiologische Lösung 

eine Annäherung an eine offen chirurgisch durchgeführte MWA erreicht werden (Kap. 3.7 

Wasserbad).  

Lebergewebe mit hepatischen Venen von einem Durchmesser ≥ 3 mm sowie mit Bindege-

webssträngen wurde nicht in den Versuchen verwendet. Die Einflussnahme lebereigener Ge-

fäße auf die Größe der Ablationszonen ist in früheren Studien bewiesen worden (CHIANG et 

al. 2012, PILLAI et al. 2015). Besonders bei gefäßnaher Lage der MW-Läsion verringerte sich 

das Ablationsvolumen um 22 % gegenüber einer gefäßfernen Lage der Antenne (PILLAI et al. 

2015). Die Lebergefäße wurden unter Verwendung von Glasröhren (Kühlgefäß) imitiert       

(Kap. 3.8 Kühlgefäßsystem). Glas wies in früheren RFA-Studien ähnliche thermische Eigen-

schaften wie Lebergewebe auf, welche die Hitzeweiterleitung nicht negativ beeinflussen 

(WELP et al. 2006, LEHMANN et al. 2009, RINGE et al. 2015, LEHMANN et al. 2016). So 

zeigt Glas als Rohrmaterial eine Wärmeleitfähigkeit, die mit der des Lebergewebes vergleich-

bar ist (WELP et al. 2006). Aufgrund der ähnlichen bekannten physikalischen Eigenschaften 

wurde in den Versuchen ein Lebergefäß mit Hilfe eines geraden Glasrohres imitiert. Durch 

dieses konnte eine reproduzierbare Parallelität zur Antenne in verschiedenen Geometrien ge-

währleistet werden. Die Perfusion der Glasröhren (Kühlgefäß) wurde kontinuierlich und bei 

konstanter Flussgeschwindigkeit realisiert (Kap. 3.9 Kühlflüssigkeit und Perfusionsgeschwin-

digkeit). In den Versuchen konnte kein Flächenunterschied zwischen Ablationen mit und ohne 

Glasröhren erfasst werden. Daher ist eine Einflussnahme der Glasröhre beim genutzten Mik-

rowellensystem in dieser Studie unwahrscheinlich. 
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5.2.2   Ablationsausmaße und Antennenschafterwärmung  

In der vorliegenden Arbeit wurde ein ungekühltes Mikrowellensystem mit einem dynamischen 

Frequenzbereich von 902 – 928 MHz verwandt. Dieses feedbackgesteuerte MedWaves™-

AveCure-System mit ungekühlter Antenne ist in der Lage, Veränderungen des Gewebes in der 

Ablationszone in Echtzeit zu registrieren (Kap. 3.4 Mikrowellengenerator). Aufgrund dieser 

Faktoren können mit der MWA vorhersagbare Ablationszonen sowie eine verbesserte Zerstö-

rung perivaskulärer Tumoren erzeugt werden.  

Das Antennendesign der Firma MedWaves™ ist eines der wenigen ohne ein Kühlsystem   

(Kap. 3.5 Mikrowellenantenne). Mit einem Kühlsystem im Antennenmantel soll ein „heat-tra-

cking“ reduziert bzw. vermieden und die zielgerichtete Energieeinbringung im Gewebe verbes-

sert werden (WANG et al. 2008, TOMBESI et al. 2015). Das „heat-tracking“ erzeugt eine trop-

fenförmige bis elliptisch-längliche Ablationsfläche. Diese unerwünschte thermische Schädi-

gung des Lebergewebes um den Antennenschaft (BRACE 2010, LUBNER et al. 2010, 

TOMBESI et al. 2015) kann für die klinische Anwendung problematisch sein, da möglicher-

weise Verbrennungen an der inneren Körperwand bzw. Haut und an den peripheren Struktu-

ren entstehen (HINSHAW et al. 2014). Auch bei dem ungekühlten Antennendesign von 

MedWaves™ konnte ein „heat-tracking“ entlang des Antennenschaftes sowohl makroskopisch 

als auch numerisch validiert werden (Kap. 4.3 Wärmediffusion durch den Antennenschaft 

(„heat-tracking“)). Bis zu 40 mm proximal des Temperatursensors wurde eine zellschädigende 

Temperatur (über 42 °C) festgestellt, die eine Gewebeschädigung zur Folge hatte. Dadurch 

waren gegenüber den Herstellerangaben (bei 9,0 kJ: 3,0 x 3,5 cm (Breite x Länge)) die Abla-

tionen in den Längenausdehnungen um 41,6 % größer (Kap. 4.2 Auswertung der Vorversu-

che).   

Ausgehend vom Ablationszentrum kann sich bei der Ablation Wasserdampf entlang leberei-

gener Blutgefäße oder im Leberparenchym ausbreiten (MELONI et al. 2017). Diese                   

perivaskulären Expansionen der MWA-Zone können in vivo ein Vorteil bei der Behandlung 

perivaskulärer Tumoren sein. Allerdings kann die Wärmeablagerung entlang der Blutgefäße 

nachteilige Folgen haben, wie die Ausdehnung der Ablationszone entlang der Gefäßebene 

(SINGH et al. 2017). Aus diesem Grund wurde in der vorliegenden Studie pro Lebersegment 

nur eine Ablation möglichst hilusfern gesetzt. Die biologische Varianz, wie lebereigene Ge-

fäße, hatte keinen signifikanten Einfluss auf die Ex-vivo-Ablationsform und -größe (Kap. 4.2 

Auswertung der Vorversuche). Allerdings kann nicht ausgeschlossen werden, dass die Pro-

bengröße von 100 x 100 x 70 mm, limitiert durch die flache Anatomie der Schweineleber, ein 

unterschätzter Einflussfaktor ist (Kap. 2.9 Mikrowellenablationen im präklinischen Tiermodell). 

Die Ex-vivo-Studie von CAVAGNARO et al. (2015) konnte beobachten, dass die Dicke der 

Gewebeprobe einen Einfluss auf die Ablation hat. Dabei wurde der Einfluss der Gewebedi-

mensionen auf die Größe und Form der mikrowelleninduzierten Ablationszonen numerisch 
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und experimentell untersucht. Bei Gewebeproben, die in der Höhe wie auch Breite kleiner 

waren als der Ablationsdurchmesser, wurde experimentell eine Dehnung von etwa 23,4 % er-

reicht.  

Die Ex-vivo-Ergebnisse von MWA werden mithin durch die Form und Dimension des Gewe-

bes, in dem die Ablation durchgeführt wird, beeinflusst. Dementsprechend sollten spezielle 

interventionelle Protokolle für die Behandlungsplanung bei Zielen unterschiedlicher anatomi-

scher Formen und Größen berücksichtigt werden (CAVAGNARO et al. 2015). 

Die verwendeten Antennen (Kap. 3.5    Mikrowellenantenne), die für eine einmalige klinische 

Anwendung vorhergesehen waren, wurden aus ökonomischen Gründen für die Versuche 

mehrfach verwendet. Es konnte kein Verlust der Ablationsgröße in den Versuchsreihen fest-

stellt werden. Daher war diese Mehrfachnutzung legitim. 

5.2.3   Zoneneinteilung der Läsionen von Mikrowellenablationen 

Die Zonencharakteristik der MW-Läsion ist abhängig von der dielektrischen Leitfähigkeit des 

Gewebes (SIRIWARDANA et al. 2017), dem Energieeintrag und der Ablationszeit. In dieser 

Studie wurden die MWA-Zonen anhand von nicht perfundiertem Ex-vivo-Lebergewebe mak-

roskopisch und histologisch charakterisiert und visualisiert (Kap. 4.1 Makro-morphologische 

Veränderungen der Ablationszone; Kap. 4.4.1 Qualitative Auswertung). Eine erfolgreiche Ab-

lation ist gekennzeichnet durch eine letale Zellschädigung, die in der Makroskopie durch eine 

deutliche aufhellende Farbveränderung im Lebergewebe angezeigt wird, der sogenannten 

White Zone (WZ). Diese wird umgeben von einer Transitzone, der Red Zone, welche in eine 

innere (RZ1: partial vitale Zellen) und eine äußere Red Zone (RZ2: Einblutungen, Ödembil-

dung) unterteilt werden (GEMEINHARDT et al. 2016). In vielen Studien wird allerdings die 

gesamte Läsion unabhängig der bekannten Zoneneinteilung beurteilt. Gerade diese Transit-

zone (RZ) zwischen toten und nativen Zellen erschwert in der diagnostischen Kontrolle durch 

die Bildgebung, wie dem CT oder Ultraschall, den vollständigen thermischen Zelluntergang zu 

bestätigen und das Risiko von möglichen Rezidiven durch nicht zerstörte lebende Tumorzellen 

vollständig auszuschließen. In der vorliegenden Studie waren die MWA-Zonen morphologisch 

konsistent mit denen früherer Studien (BRACE 2009, CHIANG et al. 2014, FARINA et al. 2014, 

AMABILE et al. 2017, SIRIWARDANA et al. 2017). Wegen der fehlenden Durchblutung konn-

ten in der Histologie nur zwei Zonen detektiert werden (SIRIWARDANA et al. 2017). Die RZ 

konnte nicht in eine RZ1 und RZ2 unterteilt werden. Typische Anzeichen von Blutungen und 

Ödemen fehlten, wie in der In-vivo-RFA-Studie (GEMEINHARDT et al. 2016) beschrieben. Die 

biologische Differenziertheit der Gefäße und Bindegewebsstrukturen hatte keinen Einfluss auf 

die Form der Läsion. Auch, wenn laut CHU und DUPUY (2014) sich post ablativ der Zelltod 

nach der thermischen Schädigung fortsetzt, ist dieser Sachverhalt nicht gänzlich geklärt 

(SIRIWARDANA et al. 2017). Die post ablativen fortlaufenden Veränderungen innerhalb der 
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Ablationszonen konnten in dieser Studie nicht beurteilt werden. Die Ermittlung der vitalen Zel-

len in der Transitzone (RZ1) würde jedoch darauf hindeuten, dass die für den klinischen Ein-

satz erforderlichen Ablationszonen in einem durchbluteten und lebensfähigen Organ bestimmt 

werden sollten (SIRIWARDANA et al. 2017). Die Mehrzahl der MWA wird in-situ ohne Resektat 

durchgeführt, daher fehlt eine histologische Analyse. Die Untersuchung der Eigenschaften der 

MWA-Zonen in-situ bleibt deshalb eine Herausforderung, da die klinische Beurteilung allein 

anhand der Bildgebung getroffen wird, welche eine exakte Differenzierung der Zonen aktuell 

noch nicht vollständig ermöglicht. Studien können belegen, das mit Hilfe von verbesserter CT-

Technik Vergleiche der Läsionsmorphologie auf makroskopischer Ebene mit subtrahierten CT-

Bildern einen besseren Kontrast erzeugen, allerdings bleibt die genaue Differenzierung der 

Läsionszonen ungenau (OĞUL et al. 2014, BRESSEM 2019). In der klinischen Anwendung 

können durch Fehleinschätzung unvollständige Ablationen und damit Rezidive die Folge sein 

(LUCCHINA et al. 2016). Genaue Kenntnisse über das Zonenverhalten ermöglichen diese 

Komplikationen zu minimieren und Fehldiagnostiken zu reduzieren. 

5.2.4   Die makroskopische Auswertung unterschätzt eine Ablation 

Viele Daten bezüglich der MWA basieren auf Ex-vivo-Tierversuchen und den makro-morpho-

logischen Bilddaten, um das Verständnis und die Sicherheit des MWA im klinischen Umfeld 

zu verbessern (RIEDER et al. 2012, HOFFMANN et al. 2013, FARINA et al. 2014, 

CAVAGNARO et al. 2015, POCH et al. 2016, AMABILE et al. 2017, SINGH et al. 2017, 

SIRIWARDANA et al. 2017, GUO et al. 2019). Dabei wird die exakte pathologisch-histologi-

sche Kontrolle oft vernachlässigt. Bisher gibt es nur begrenzte Erkenntnisse über die Korrela-

tion makroskopischer und histo-pathologischer Daten von MWA-Läsionen in der Ex-vivo-

Schweineleber (Kap. 3.14 Etablierung der makroskopischen Messmethode). Daher ist es 

zweifelhaft, ob die detektierten Zonen (WZ und RZ) exakt mit den histologischen Messungen 

übereinstimmen.  

RATANAPRASATPORN et al. (2013) verwendeten dasselbe Mikrowellensystem in vivo und 

konnten bei ihrem Vergleich makroskopischer Ablationsareale und deren makroskopischer 

Färbung mit Triphenyltetrazoliumchlorid (TTC) einen Flächenunterschied ermitteln. Dabei 

wurde die avitale Ablationsfläche makroskopisch um 25 % unterschätzt.  

Die Hypothese, dass makroskopische und histologische MWA-Zonen miteinander korrelieren 

und daher für die makroskopische Untersuchung zur Beurteilung erfolgreicher MWA verwen-

det werden können, konnte hinsichtlich der gesamten Läsionsfläche (RZ inklusive der WZ) 

bestätigt werden. Es gab keinen signifikanten Unterschied der Läsion (WZ + RZ) in der Mak-

roskopie und Histologie.  

Die Hypothese konnte jedoch nicht für die WZ, die Zone des vollständigen Zellunterganges, 

bestätigt werden. Der signifikante Unterschied bei der WZ (43,1 % zwischen den histologisch 
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erfassten Messungen und der realen Zone der tödlichen Zellschädigung (Makroskopie) wurde 

deutlich unterschätzt und war damit größer als erwartet.  

Ein Grund für diesen Unterschied könnte eine Graduierung zwischen Zelltod und Gewebeer-

scheinung in der MWA-Zone sein (5.2.3   Zoneneinteilung der Läsionen von Mikrowellenabla-

tionen). Vor allem an der Grenze zum nativen Lebergewebe werden niedrige Temperaturen 

erreicht, die zu unvollständigen Zellschäden führen. Diese Schäden sind in der Makroskopie 

jedoch noch nicht vollständig sichtbar. Da Gewebsnekrosen durch sofortigen Zelltod erst bei 

einer Temperatur von 60 °C und eine sichtbare Karbonisierung bei Temperaturen von 105 °C 

auftreten (VOGL et al. 2017). Die hitzebedingten Gewebeveränderungen konnten in einem 

anderen Studienmodell von Guo et al. (2019) anhand einer Gewebemessung durch ein Elasto-

meter  gezeigt werden. Dabei konnte auch in dieser Studie ermittelt werden, dass die Innen-

kannte der WZ als Standard für die vollständige Ablation verwendet werden kann (GUO et al. 

2019).   

Die Berücksichtigung dieser Flächenunterschätzung war ein wesentlicher Faktor für die Aus-

wertung der WZ in den makroskopischen Bilddaten, da makro-morphologische Differenzierung 

allein keine exakte Vermessung ermöglicht hätte. Daher ist es nicht ratsam, Messungen mak-

roskopischer Bilddaten ohne histologischen Nachweis durchzuführen. Basierend auf den Er-

gebnissen konnte ein Radiuskorrekturfaktor von r(x) + 21,2 % zwischen geschätzter Makro-

skopie und tatsächlichem histologischem Befund erfolgreich angewendet werden. 

Wie Gemeinhardt et al. bereits mit der bipolaren RFA gezeigt haben, sind Kryosektionen mit 

vitaler Färbung bis zu drei Stunden post mortem möglich (GEMEINHARDT et al. 2016). Auch 

in der vorliegenden Studie wurden die extrahierten Lebern maximal drei Stunden post mortem 

verwendet, um eine fortschreitende Autolyse zu vermeiden. Deren Geschwindigkeit hängt von 

der Gewebetemperatur ab (COCARIU et al. 2016). Daher wurde die Gewebetemperatur der 

Lebern auf Raumtemperatur abgekühlt (Kap. 3.3 Lebergewebe). Die 37 °C warmen Lebern 

wurden nicht auf Eis gelagert, um Gewebeveränderungen durch eine Wiedererwärmung der 

Proben auf Raumtemperatur zu vermeiden. Eine Studie zeigte, dass Lebergewebe bis zu 24 

Stunden post mortem nur geringe autolytische Veränderungen im Vergleich zu normalen his-

tologischen Aspekten aufweist (COCARIU et al. 2016). Für die histologische Aufarbeitung wur-

den die Proben direkt nach der Ablation schockgefroren.  

Analysen und Messungen der Ablationszone wurden nur in einem Querschnitt durchgeführt. 

Die Größe und die morphologischen Eigenschaften der MWA-Zonen sind im Ex-vivo-Modell 

begrenzt und können nicht auf In-vivo-Modelle vollständig übertragen werden.  
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5.3   Hauptversuche  

Für die Hauptversuche wurde eine Kalibrierung durch verschiedene Energieeinstellungen mit 

der TASAP durchgeführt (Kap. 3.17 Kalibrierung der Simulationssoftware). Die Ergebnisse der 

Kalibrierung wurden bei den Hauptversuchen mit Kühlgefäß übernommen. Aus der Optimie-

rung und Weiterentwicklung von Mikrowellengeräten, die eine Rückkopplungskontrolle (Feed-

backkontrolle; Kap. 3.4    Mikrowellengenerator) der Tumordurchlässigkeit ermöglichen, sollten 

theoretisch größere, besser vorhersehbare Ablationen resultieren (RATANAPRASATPORN et 

al. 2013). Das MedWaves™-AveCure-System verfügt über eine Feedbackkontrolle, die eine 

Echtzeitüberwachung der Ablationsbedingungen sowie eine Modulation der Leistung und Fre-

quenz der gelieferten MW-Energie ermöglicht (WOLF et al. 2012). Die Energieabgabe kann 

maximiert und die Rückwärtsleistung, ein Maß für das Reflexionsvermögen, minimiert werden 

(Kap. 3.4 Mikrowellengenerator). Eine gesteuerte und höhere Energieeinbringung kann eine 

stärkere aktive Gewebeerwärmung bewirken, die eine größere Ablationszone mit einem iso-

morphen Zelltod zur Folge hat (WOLF et al. 2012, LIANG et al. 2014). 

5.3.1   Mikrowellenläsionen sind planbar 

In allen Versuchen (n = 6) für die Kalibrierung (unabhängig von der Antennen-Gefäß-Geomet-

rie) zeigte sich eine zusammenhängende Läsionsfläche mit den typischen makroskopischen 

Ablationszonen (Kap. 4.1 Makro-morphologische Veränderungen der Ablationszone). Bei der 

Auswertung der Ablationsflächen wurde nur die makroskopisch sichtbare White Zone (WZ) 

vermessen (Kap. 5.2.4   Die makroskopische Auswertung unterschätzt eine Ablation). Durch 

die Differenzierung zwischen WZ (avitale Zone, Bereich der erfolgreichen Ablation) und Red 

Zone (RZ, partiell vitale Zone) wurde die Läsion nach ihrer Avitalität ausgewertet.  

Die vom Hersteller angegebene transversale Läsionsgröße beim gewählten Energieeintrag 

von 9,0 kJ wurde in diesen Versuchen nicht erreicht. Im Vergleich mit anderen Systemen konn-

ten HOFFMANN et al. (2013) in einem Ex-vivo-Versuch feststellen, dass mit dem 

MedWaves™-AveCure-System analog große Läsionen erzielt werden konnten. Allerdings be-

nötigte das System hierfür eine deutlich längere Ablationszeit (gleiche Läsion: MedWaves: 24 

– 25 min, andere MWA-Systeme: 5 min) (HOFFMANN et al. 2013). Somit wäre der in einer 

kürzeren Behandlungszeit liegende Vorteil der MWA bei dem verwendeten System nicht ge-

geben. Daher wurde ein Energieeintrag von 9,0 kJ gewählt, der einer durchschnittlichen Be-

handlungszeit von 6:30 min entspricht. 

Um die Planungssoftware ohne Einflussfaktoren wie Blutgefäße zu kalibrieren, wurde die Ab-

lation in einer Leerversuchsreihe (Ablationen ohne Kühlgefäß) simuliert. Ziel der Kalibrierung 

war es, die Korrektheit der Simulationssoftware zu validieren (Kap. 4.5 Kalibrierung der Simu-

lationssoftware). Der durchschnittliche Energieeintrag des MedWaves™-Generators betrug  
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24 W bei einer Reverse Power von bis zu 9 W. Diese Werte konnten durch die Generatorpro-

tokolle erfasst werden. Anschließend erfolgte eine Simulation mit absteigender Generatorleis-

tung (< 24 W). Mit einer Generatorleistung von 16 W konnte die beste Übereinstimmung (Flä-

chendifferenz von 2,8 %) erreicht werden.  

Bereits in den Vorversuchen wurde eine signifikante Erwärmung des Gewebes um den Anten-

nenschaft validiert (Kap. 4.3 Wärmediffusion durch den Antennenschaft („heat-tracking“)), die 

mit einem Energieverlust von 5 Watt von MEVIS in die TASAP implementiert wurde. Der MRT-

taugliche Generator wurde bei allen Ablationen mit einem 4 m langen Koaxialkabel genutzt. 

Der Einsatz eines passenden Verlängerungskabels (Koaxialkabel) hatte in einer früheren Ex-

vivo-Studie eine signifikante Zunahme der eingesetzten Energie zur Folge (HOFFMANN et al. 

2013). Allerdings konnte keine Auswirkung auf die Größe der Ablationsläsion festgestellt wer-

den (HOFFMANN et al. 2013). Zudem beschreibt BRACE (2010) die Verwendung eines Koa-

xialkabels, das die Energie vom Generator zur Antenne überträgt, als verlustbehaftet, da die-

ses einen erheblichen Teil (über 50 % in einigen Systemen) der erzeugten Energie absorbiert. 

Trotz der Implementierung von Energieverlusten konnten diese Verluste nicht vollständig ex-

perimentell quantifiziert werden. Daher muss bei der Ergebnisbeschreibung der MWA eine 

Annäherung an die tatsächlich an das Gewebe abgegebene Leistung berücksichtigt werden 

(AHMED 2014). Mit der beschriebenen Energiedifferenz konnte die erste Hypothese bestätigt 

werden, dass Mikrowellenläsionen sich mit Hilfe der TASAP exakt simulieren lassen. Obwohl 

der exakte Energieverlust während der MWA am Schaft nicht bekannt ist und daher die simu-

lierte Generatorleistung herabgesetzt wurde, um den Energieverlust empirisch auszugleichen, 

war ein simulierter Energieeintrag von 16 W am besten geeignet (Kap. 4.5 Kalibrierung der 

Simulationssoftware). 

Die Übertragung von Simulationsdaten auf experimentelle Daten der MWA ist komplex. Viele 

gewebespezifische Parameter haben einen Einfluss auf das Ablationsergebnis, weshalb die 

Kalibrierung eines Simulationsmodells mit experimentellen Ergebnissen unabdingbar ist. 

5.3.2 Der Einfluss von Kühlgefäßen erschwert die Planbarkeit der MWA  

Als ein Vorteil der MWA gegenüber anderen thermischen Ablationsverfahren wird von Herstel-

lern und einigen Studien der geringer ausgeprägte Kühleffekt durch lebereigene Gefäße an-

gegeben (POULOU et al. 2015). Mehrere Studien konnten belegen, dass die vaskuläre Kühl-

wirkung angrenzender Lebergefäße bei der MWA im Vergleich zur RFA weniger ausgeprägt 

ist (YU et al. 2008, DODD et al. 2013, PILLAI et al. 2015, TOMBESI et al. 2015). Die tatsäch-

liche Auswirkung dieser Gefäßkühleffekte ist für die MWA jedoch bisher nicht vollständig un-

tersucht und abhängig vom verwendeten Mikrowellensystem und -design (Kap. 2.8 Einfluss 

von Lebergefäßen auf die Mikrowellenablation). Während einige Studien behaupten, dass bei 

der MWA  keine relevanten Kühleffekte vorliegen (YU et al. 2008, DODD et al. 2013, 
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PRIMAVESI et al. 2018), konnten andere diese relevanten Effekte beobachten (CHIANG et al. 

2016, DESHAZER et al. 2016, POCH et al. 2018). Bezüglich des MedWaves™-MWA-Gene-

rators konnten in einer aktuellen In-vivo-Studie signifikante relevante Kühleffekte quantifiziert 

werden (POCH et al. 2018). Der „heat-sink effekt“ ist in der klinischen Anwendung und der 

konzeptionellen Therapieplanung aber relevant, da er die Ablationsform und -größe beeinflusst 

(RINGE et al. 2015).  

Bei der Simulation mit TASAP von unterschiedlichen Kühlgefäßdurchmessern und Antennen-

Gefäß-Geometrien wurde die zweite Hypothese überprüft, ob unterschiedliche Antennen-Ge-

fäß-Geometrien, insbesondere der Antennen-Gefäß-Abstand, die korrekte Simulation der Ab-

lation erschweren. Die Abweichung zwischen Simulation und realer Ablation konnte mit medi-

anen 47,1 % (unabhängig vom Kühlgefäß) ermittelt werden. Damit wurde die reale Ablation 

deutlich überschätzt. Durch die beiden Koeffizienten (Dice- und Jaccard-Koeffizient) konnte 

jedoch eine gute Übereinstimmung der Schnittflächen und eine Ähnlichkeit der Form gezeigt 

werden. Der Flächenwert FN (dieser Wert gibt die Ablationsfläche, die von der Simulation nicht 

erfasst wurde an), in dem die Simulation die reale Ablation unterschätzt, lag bei 0 mm². Damit 

konnten die Ablationsflächen zuverlässig durch die Simulation erfasst werden. Allerdings 

zeigte die Simulationsfläche gegenüber der Ablationsfläche eine deutliche Überschätzung 

(Kap. 4.6 Auswertung Hauptversuchsreihen mit Kühlgefäß). 

Für eine sichere perkutane Ablation wird bei der thermischen Tumorablation ein Sicherheits-

saum von zusätzlichen 5 – 10 mm peripher um den Tumor empfohlen (GOLDBERG et al. 

2000, PILLAI et al. 2015). Laut GOLDBERG et al. (2000) kann die zusätzliche Therapie durch 

diesen Sicherheitssaum aus peripherem, gesundem Gewebe, das an die Läsion angrenzt, die 

Unsicherheit der exakten Lokalisation der tatsächlichen Tumorränder reduzieren und das 

„Nicht-Abladieren“ von mikroskopischen Tumorherden vermeiden. Für eine erfolgreiche Tu-

morablation, wird ein Sicherheitssaum peripher um die MW-Läsion empfohlen (AHMED 2014; 

Kap. 2.7.5 Einfluss von Tumorgröße und -lokalisation). Berücksichtigte man für die Simulation 

einen Sicherheitssaum von 5 -10 mm, wie von AHMED (2014) beschrieben, würde sich das 

Simulationsergebnis zunehmend optimieren. Da die ermittelte Radiusdifferenz von 19,8 % 

(Rdiff von Ablation und Simulation von: 1,6 mm) ebenfalls ein Sicherheitssaum zur realen Lä-

sion darstellt. Die Genaue Kenntnis der Übersimulation bei den unterschiedlichen experimen-

tellen Einstellungen, erleichtert eine sichere und effektive Anwendung der Simulation (Kap. 

4.6.4 Quantitative Erfassung vom Ablations- und Simulationsradius). 

Eine Simulationsstudie von DESHAZER et al. (2016) fokussierte sich auf den Einfluss großer 

Blutgefäße. Der Dice-Koeffizient zeigte in dieser Studie eine Abnahme des Ablationsrandes 

um 11,0 % beim Vorhandensein von Kühlgefäßen im Simulationsmodell. Auch in der vorlie-

genden Studie konnte eine Abnahme des Dice-Koeffizienten um 11,2 % zwischen den Versu-

chen mit und ohne Kühlgefäß beobachtet werden. Die Auswirkung von Blutgefäßen auf eine 
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Ablation ist für die klinische Anwendung und für eine exakte Simulation ein wesentlicher As-

pekt (NIE et al. 2015). NIE et al. (2015) konnten in ihrer numerischen Studie die Antennen-

Gefäß-Geometrien erfolgreich simulieren. Diese Studie diente als Entscheidungshilfe, ob die 

Gefäßperfusion im Ablationsgebiet für die Ablation temporär unterbunden werden sollte.  

Für eine standardisierte Flussrate und einheitliche Antennen-Gefäß-Geometrien wurde ein Ex-

vivo-Studiendesign gewählt. Die verschiedenen Flussraten orientierten sich an früheren Stu-

dien, in denen Kühleffekte nachgewiesen werden konnten (LEHMANN et al. 2009, RINGE et 

al. 2015, POCH et al. 2016). Der „heat-sink effect“ wurde in den experimentellen Versuchen 

sowie in der Auswertung nicht vollständig evaluiert, da der Auswertungsschwerpunkt im Flä-

chenvergleich von Ablation und Simulation lag.  

5.3.3   Planungssoftware als Hilfsmittel 

Für chirurgische Eingriffe haben Studien gezeigt, dass softwarebasierte Planungs- und Trai-

ningswerkzeuge die chirurgischen Fähigkeiten verbessern, Fehler im OP-Gebiet reduzieren 

und damit eine erhöhte Patientensicherheit zur Folge haben können (SCHUMANN et al. 2010, 

WANG et al. 2012, SEBEK et al. 2016). Tumorablationsverfahren sind ähnlich komplex und 

erfordern ein umfangreiches Wissen sowie fundierte Erfahrungswerte des behandelnden Me-

diziners (LEHMANN et al. 2011, DIAB et al. 2018). Besonders der Prozess der Antennenposi-

tionierung und die thermische Modellierung der Ablation sind zwei anspruchsvolle Aspekte der 

präinterventionellen Behandlungsplanung, da der etablierte präoperative Planungsablauf oft 

auf der Betrachtung zweidimensionaler (2D) Schnittbilder basiert (SCHUMANN et al. 2012, 

LIU et al. 2017). Während einer Intervention können deshalb computergestützte Planungsme-

thoden eingesetzt werden, um den Kliniker bei der praktischen Umsetzung des beabsichtigten 

Ablationsprozesses durch Bereitstellung von Planungsinformationen zu unterstützen 

(SCHUMANN et al. 2010). Dies konnte für andere thermische Verfahren, wie die Radiofre-

quenzablation (RFA) und die laserinduzierte Thermotherapie (LITT), erfolgreich evaluiert wer-

den. So konnten LEHMANN et al. (2011) mit ihrer morphometrischen Analyse einer Planungs-

software für die LITT eine gute Korrelation von simulierter und realer Läsion in vivo unter klini-

schen Bedingungen beobachten. Andere Studien zur RFA konnten ebenfalls mit innovativer 

Planungs- und Simulationssoftware die Läsionsgröße und -form nach der RFA von Lebertu-

moren genau vorhersagen und bewerten (REINHARDT et al. 2017, GIVEHCHI et al. 2018). 

Die multizentrische klinische Studie von (REINHARDT et al. 2017) zielte auf die klinische In-

tegration einer speziellen Softwarelösung, um die Größe und Form der Läsion nach der Hoch-

frequenzablation von Lebertumoren genau vorherzusagen. Ein weiterer, besonderer Aspekt 

ist die Individualisierung der Planungssoftware im spezifischen Patientenfall. Die personali-

sierte Planungssoftware stellt in der klinischen Umsetzung eine große Herausforderung für 

eine sichere und effektive Anwendung dar.  
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5.3.4 Das numerische Simulationsmodell  

Die Beurteilung des Interventionsergebnisses der MWA erfolgte in der vorliegenden Studie 

durch den quantitativen Abgleich von Simulation und realer Koagulationsfläche (Kap. 3.15.1 

Grundlagen der numerischen Simulation ). Zur Entwicklung einer präoperativen Planungssoft-

ware für die MWA wurde die Finite-Elemente-Methode (FEM) als Berechnungsalgorithmus für 

die Simulation verwendet, um das Wärmefeld der MWA zu modellieren. In früheren Studien 

wurden die Gewebeeigenschaften eines thermischen Ablationssystems mit Hilfe der FEM er-

folgreich analysiert (CEPEDA et al. 2008, MAINI 2016, LIU und BRACE 2017). In einer neue-

ren Studie von LIU und BRACE (2017) konnten Ergebnisse für die Simulationen basierend auf 

der FEM gezeigt werden, die nach Vergleich mit den experimentellen Ergebnissen unter Ein-

beziehung der Mikrowellenleistungen und Gewebeschrumpfung einen Mittelwertfehler von 10 

– 40 % bei 40 W aufwiesen. Auch mit der Simulation in TASAP konnte abhängig vom Kühlge-

fäß ein mediane Übersimulation von 32,8 – 43,1 % detektiert werden (Kap. 4.6.3 Quantitativer 

Abgleich von Ablations- und Simulationsfläche mit Kühlgefäß).  

Die Gewebeschädigung wurde in der vorliegenden Studie mit einem kinetischen Modell erster 

Ordnung auf Basis des Arrhenius-Formalismus berechnet (ARRHENIUS 1889). Zudem konnte 

eine kritische Temperaturschwelle als Vereinfachung zur Berechnung der Gewebeschädigung 

verwendet werden (Kap. 3.15.1 Grundlagen der numerischen Simulation). Diese Temperatur-

schwelle von 60 °C (Temperaturgrenze für eine vollständige Gewebezerstörung) wurde be-

reits in anderen Studien erfolgreich angewandt (MAINI 2016, PRAKASH und HAEMMERICH 

2017). Für die Gewebeschädigung war insofern eine möglichst genaue Vorhersage des Tem-

peraturprofils im Zielgewebe erforderlich. Dieses wird während einer MWA vereinfacht durch 

zwei physikalische Phänomene bestimmt: einerseits die Wechselwirkung von Mikrowellen mit 

Lebergewebe und andererseits die Wärmeübertragung im Gewebe (PRAKASH 2010). Laut 

SEBEK et al. (2016) haben die dielektrischen Parameter, die Perfusion und das Temperatu-

rintervall sowie die dazugehörigen Ablationsergebnisse eines numerischen MWA-Modells den 

größten Einfluss auf die Gewebeveränderungen. Zudem wurden die Wärme der Gewebewas-

serverdampfung sowie die volumetrische Wärmekapazität des verdampften Gewebes als we-

niger einflussreiche Parameter detektiert (SEBEK et al. 2016). Basierend auf der Auswertung 

von SEBEK et al. (2016) hatte die Blutflussgeschwindigkeit (Perfusion) bei den absoluten Ver-

änderungen einen 40-fach größeren Einfluss auf die Ablationsfläche als der trivialste Parame-

ter (volumetrische Wärmekapazität des verdampften Gewebes). In der vorliegenden Arbeit 

wurden deutliche Kühleffekte nachgewiesen (Kap. 4.6 Auswertung Hauptversuchsreihen mit 

Kühlgefäß). Allerdings bestand kein signifikanter Unterschied zwischen unterschiedlichen 

Flussraten, so dass der Kühleffekt bereits bei 10 ml/min maximal ausgeprägt war. Deshalb 

wurde der Kühleffekt im Simulationsmodell im Sinne einer Temperatursenke implementiert und 

es wurden keine unterschiedlichen Flussraten simuliert. 
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Für die Modellierung eines Gefäßkühleffektes durch Kapillar- und Gefäßperfusion wurde der 

Ansatz von Pennes verwendet (PENNES 1948), dieser ermöglicht die Berücksichtigung einer 

Perfusion. Die Perfusion des Kühlgefäßes wurde in das numerische Modell integriert, was die 

Simulation einer Gefäßperfusion in der Ablationszone gestattet, unabhängig von der Flussrate. 

Der „heat-sink effect“ von Lebergefäßen wurde in einigen Studien bei der Anwendung von 

MWA als relevant eingestuft (YU et al. 2008, DODD et al. 2013, PILLAI et al. 2015, RINGE et 

al. 2015, CHIANG et al. 2016, DESHAZER et al. 2016, POCH et al. 2018). GOLDBERG et al. 

(2000) vereinfachten Pennes Ansatz auf drei wesentliche Faktoren. Dabei berechnet sich die 

Koagulationsnekrose durch die eingebrachte Energie sowie die lokalen Gewebsinteraktionen 

unter Berücksichtigung des Temperaturverlustes (GOLDBERG et al. 2000). Durch diese Ver-

einfachung lassen sich die Optionen einer Vergrößerung der Ablationsnekrose ableiten. Diese 

Optionen sind ein erhöhter Energieeintrag, eine Veränderung der Gewebeeigenschaften so-

wie ein geringerer Abtransport von Wärme durch den Blutfluss. 

Durch die Integration der während der Ablation aufgezeichneten Generatorprotokolle konnte 

der Energieeintrag und -widerstand in der Simulation modelliert werden (Kap.4.5 Kalibrierung 

der Simulationssoftware). Das automatische Kontrollsystem des Generators ermittelte eine 

ständige Rückmeldung der aktuellen Temperatur, der genutzten Frequenz sowie der Energie-

abgabe („Forward Power“) und des -widerstandes („Reverse Power“). Damit konnten die rea-

len Ablationseinstellungen und die Energieverhältnisse des Generators in die Software imple-

mentiert werden.  

5.3.5 Limitationen der Planungssoftware 

Die in der Vergangenheit an Tiermodellen mit heterogenen Ablationssystemen und -verfahren 

durchgeführten Ex- und In-vivo-Studien zeigen eine große Variabilität der veröffentlichten ex-

perimentellen Ergebnisse (HOFFMANN et al. 2013, LOPRESTO et al. 2017). Ebenfalls erhöht 

das Fehlen kontrollierter und vergleichender Studien die Schwierigkeit bei der Interpretation 

der Ergebnisse (Kap. 2.11 Simulationsmodelle für die Mikrowellenablation). Das Verständnis 

der Nuancen der MWA-Technologie gegenüber anderen thermischen Modalitäten ist ein kriti-

scher Punkt, um Strategien zur genaueren Planung der Mikrowellen zu bestimmen.  

Besonders die Implementierung eines periinterventionellen Temperaturprofils der Ablation ist 

eine wichtige Grundlage für die Entwicklung einer Simulation. Mehrere Studien verweisen auf 

die Bedeutung eines Temperaturprofils, da die Gewebetemperatur die dielektrischen Gewe-

beeigenschaften beeinflusst (CAVAGNARO et al. 2015, SACCOMANDI et al. 2015, 

DESHAZER et al. 2016, SEBEK et al. 2016, DESHAZER et al. 2017, LIU und BRACE 2017, 

DIAB et al. 2018).  

Der Generator ermöglichte eine Temperaturaufzeichnung durch den integrierten Temperatur-

sensor an der Antenne (Kap. 3.5 Mikrowellenantenne). Dadurch war der Temperaturverlauf im 
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Ablationsinneren nachvollziehbar und wurde in die Simulation aufgenommen. Mit Beginn der 

MWA stieg die Gewebetemperatur im Zielgewebe rapide an. Die lineare Entwicklung der Tem-

peratur hängt mit den gewebewasserbezogenen Veränderungen, wie Verdampfung, Diffusion 

und Kondensation, während der MWA zusammen (YANG et al. 2007). Durch die energierau-

bende Phasenänderung im Gewebe blieb die Temperaturkurve ab circa 100 °C konstant (Kap. 

4.5 Kalibrierung der Simulationssoftware).  

Eine Studie konnte zeigen, dass die schnelle Hitzeentwicklung bis hin zu 120 °C eine Gewe-

bekontraktion, das sogenannte „tissue shrinkage“, von über 30 % des Ablationsgewebes zur 

Folge hat (AMABILE et al. 2017). Grund für diese Gewebeschrumpfung ist die Erhitzung des 

intra- und extrazellulären Gewebewassers. Folglich kommt es zu einer Dehydratation durch 

Denaturierung sowie Wasserverdampfung der Zellproteine (VOGL et al. 2014, MELONI et al. 

2017). Die relative Schrumpfung nimmt mit steigender Temperatur zu. In der vorliegenden 

Studie wurde die Gewebeschrumpfung in den Versuchen nicht quantifiziert bzw. nicht in die 

Software integriert. Würde eine Gewebeschrumpfung von 30 % bei der Simulation berücksich-

tigt, könnte das Simulationsergebnis mit verschiedenen Kühlgefäßen weiter optimiert werden.  

Hinsichtlich der Planung der Mikrowellenablation fehlt ebenso ein zuverlässiges Modell für den 

Energieverlust am Antennenschaft (Kap. 4.3 Wärmediffusion durch den Antennenschaft 

(„heat-tracking“)). Dieser Verlust konnte bisher nicht vollständig in die Simulation implementiert 

werden. Um das „shaft-heating“ in das Modell einzubinden, sollten idealerweise herstellerspe-

zifische Angaben zum Aufbau sowie zu den Materialeigenschaften der Antenne vorliegen. Bei-

des sind limitierende Faktoren der verwendeten Planungssoftware, da diese nur approximiert 

werden konnten.  

5.4  Limitationen des Ex-vivo-Lebermodells  

Die Schweineleber ist der humanen Leber physiologisch sehr ähnlich (Kap. 2.10 Äquivalenz 

der Schweineleber zur menschlichen Leber), allerdings können die experimentellen Ergeb-

nisse im nativen Lebergewebe des Schweines nur als Approximation dienen (KIM 2018). Be-

sonders die flache Anatomie der Lebersegmente und der hohe interlobuläre Bindegewebsan-

teil der Schweineleber sind grundlegende anatomische Unterschiede (NICKEL et al. 2004). 

Diese könnten Einfluss auf das Koagulationsvolumen und die Läsionsform haben (FRICH et 

al. 2006, CAVAGNARO et al. 2015). Die Schweinelebern wurden bis zu sechs Stunden post 

mortem verwendet, um Verfälschungen der Versuchsergebnisse durch einsetzende autolyti-

sche Prozesse auf zellulärer Ebene zu vermeiden (LEHMANN et al. 2009). Die Gleichstellung 

der Versuchsergebnisse zu nativem Gewebe kann nicht vollständig auf die Behandlung von 

Lebertumoren übertragen werden (DE COBELLI et al. 2017). Eine Limitation liegt in der Ver-

wendung gesunder Ex-vivo-Schweinelebern, die ein anderes physiologisches Verhalten auf-

weisen als In-vivo-Gewebe oder ein Tumormodell der Leber (CHIANG et al. 2013, SHYN et 
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al. 2016, AMABILE et al. 2017, SIRIWARDANA et al. 2017, KIM 2018). Entartete Zellen weisen 

aufgrund reduzierter vaskulärer Perfusion und erhöhter Hitzesensibilität einen veränderten 

Zellmetabolismus auf (VANAGAS et al. 2010, ZURBUCHEN et al. 2017). Auch die elektrische 

Leitfähigkeit ist im Tumorgewebe höher als im tumorfreien Lebergewebe (ZURBUCHEN et al. 

2017). Laut PEREIRA et al. (2000) sind 40 % aller hepatozellulären Tumoren zudem umkap-

selt. Diese isolierende Kapsel, der erhöhte Wassergehalt und die erhöhte Leitfähigkeit des 

Tumorgewebes kann zu besseren Ablationsbedingungen führen und größere Läsionsflächen 

erzeugen (PEREIRA et al. 2000, BRACE 2009, LUBNER et al. 2010, ZURBUCHEN et al. 

2017). Die fehlende Gewebeperfusion des Ex-vivo-Lebergewebes ist eine weitere Limitation 

der Studie. In vivo hat die vaskuläre Versorgung der Leber durch den Abtransport von Wärme 

sowie den Energieverlust durch Mikro- und Makroperfusion einen Einfluss auf die Ablation 

(WRIGHT et al. 2005, CHIANG et al. 2016). Durch diese fehlende vaskuläre Versorgung ist 

davon auszugehen, dass ex vivo größere Ablationsvolumina erreicht werden, als in vivo zu 

erwarten wären (SOMMER et al. 2011). 

5.5   Ausblick 

In der vorliegenden Studie konnte mit der Hilfe der evaluierten Software TASAP (Fraunhofer 

MEVIS, Bremen, Deutschland) ein zuverlässiges numerisches Simulationsmodell für die dy-

namischen Veränderungen während MWA gefunden werden (Kap. 5.3   Hauptversuche). Die 

Simulation ohne Einfluss von Kühlgefäßen konnte zuverlässig und korrekt erfolgen (Kap. 5.3.1   

Mikrowellenläsionen sind planbar). Die Planungssoftware bietet eine gute Grundlage für eine 

genaue Planung, um den Wirkungsgrad und das Abstrahlverhalten des MedWaves™-

AveCure-Systems vorherzusagen und die Auswirkung der thermischen Schäden zu beurtei-

len. Für die Optimierung der zweidimensionalen Modellierung von MWA ist jedoch eine weitere 

Implementierung des Übergangs der dielektrischen Gewebeeigenschaften mit einem periin-

terventionellen Temperaturprofil der Ablation in das Simulationsmodell notwendig (Kap. 5.3.5 

Limitationen der Planungssoftware). Ebenso müssen Parameter zum Gefäßkühleffekt und der 

Gewebeschrumpfung für eine genauere Simulation quantifiziert werden. Einige Studien haben 

sich bereits mit diesen Aspekten auseinandergesetzt, aber es bedarf noch weiterer Analysen, 

um diese Prozesse für jedes System zu charakterisieren (CAVAGNARO et al. 2015, 

DESHAZER et al. 2016, SEBEK et al. 2016, DESHAZER et al. 2017, LIU und BRACE 2017, 

DIAB et al. 2018). Die Ergänzung dieser Systemergebnisse würde die Entwicklung einer nu-

merischen prädiktiven Planungssoftware für die klinischen MWA-Behandlungen komplemen-

tieren. 
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6 Zusammenfassung 

 
Therapieplanung für die Mikrowellenablation von Lebertumoren – Evaluation ex vivo  

Die Mikrowellenablation (MWA) ist eine minimalinvasive Therapieoption zur Behandlung bös-

artiger Lebertumoren. Zu den potentiellen Vorteilen der MWA gegenüber anderen Ablations-

verfahren gehören ein größeres Ablationsvolumen und eine kürzere Ablationszeit. Neben       

vaskulären Kühleffekten und dem verwendeten MWA-System ist der therapeutische Erfolg ab-

hängig von der Expertise des behandelnden Mediziners sowie von der Komplexität des indivi-

duellen Patientenfalles. Ziel einer computergestützen Planungssoftware ist es, die onkologi-

sche Sicherheit und Effizienz der Therapie zu verbessern. Derzeit gibt es für die MWA kein 

Planungssystem, das patientenindividuelle Faktoren, wie Gefäßkühleffekte, einbezieht. Daher 

war es das Ziel dieser Arbeit, eine interdisziplinäre entwickelte Planungssoftware (TASAP) für 

die MWA von Lebermalignomen im Hinblick auf Gefäßkühleffekte unter standardisierten Ex-

vivo-Bedingungen zu evaluieren.  

Dazu wurden 217 MWA in einem Ex-vivo-Schweineleber-Modell mit einem 40 W feedbackge-

steuertem MWA-Generator mit ungekühltem Antennendesign durchgeführt. Zur Imitation ei-

nes Lebergefäßes wurden drei verschiedene perfundierte Glasröhren (3, 5 und 8 mm Außen-

durchmesser; im Folgenden als Kühlgefäß bezeichnet) mit vier verschiedenen Flussraten (0, 

10, 100 und 500 ml/min) und drei unterschiedlichen Antennen-Gefäß-Abständen (5, 10 und 

20 mm) in die Leber eingebracht. Zur Etablierung einer genauen Messmethode der avitalen 

Ablationszone erfolgte eine histologische Aufarbeitung mithilfe von NADH-Färbungen (Vital-

färbung). Die histologischen und makroskopischen Ergebnisse wurden korreliert und ein Kor-

rekturfaktor ermittelt. Die MWA-Läsionen wurden planimetrisch entlang der Querschnittsfläche 

auf Höhe des größten Nekrosedurchmessers mit dem etablierten Korrekturfaktor (r(x) + 21,2 

%; 1,6 mm) orthogonal zur Antenne konturiert und vermessen. Durch die Etablierung einer 

Messmethode konnte die makroskopische avitale Zone (White Zone; WZ) exakt detektiert und 

die planimetrische Flächenvermessung optimiert werden. Als Grundlage für die TASAP diente 

ein numerisches Simulationsmodell, dieses wurde durch eine Versuchsreihe mit verschiede-

nen Energieeinträgen (12 – 24 W) kalibriert. Aufgezeichnete Generatorprotokolle wurden in 

die Planungssoftware integriert. Eine proximale, numerisch quantifizierte Antennenschafter-

wärmung wurden ebenfalls in die Software implementiert. Bei einem simulierten Energieein-

trag von 16 W zeigte sich die beste Übereinstimmung von realer und simulierter Läsion mit 

einer medianen Flächendifferenz von 2,8 % zwischen transversaler Läsion und Simulation. 

Dabei wurden ein Dice-Koeffizient von 0,89 sowie ein Jaccard-Koeffizient von 0,81 ermittelt. 

Eine Planung von Ablationen ohne Kühlgefäße konnte mit der Planungssoftware unter der 
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Berücksichtigung von Energieverlusten wie der Antennenschafterwärmung, mit einer Flächen-

genauigkeit (Schnittfläche) von 90,2 % berechnet werden. Die Flächendifferenz zwischen Lä-

sion (179,2 mm²) und Simulation (189,4 mm²) betrug 2,8 % (p = 0,394). 

Durch die Verwendung verschiedener Kühlgefäße konnten bei der MWA Flächenunterschiede 

der Ablationsflächen durch vaskuläre Kühleffekte nachgewiesen werden. Dabei war der Ein-

fluss der vaskulären Kühleffekte auf die Ablationsfläche ab einer Flussrate von 10 ml/min kon-

stant hoch. Die Simulation unter dem Einfluss peripherer Kühlgefäße zeigte eine Abweichung 

zwischen realer Ablation und Simulation mit einer Überschätzung in der Fläche von 32,8 bis 

43,1 % (abhängig vom Kühlgefäß). Bei allen 192 Versuchen zeigte sich eine Radiusdifferenz 

von 1,6 mm, dies entspricht einer prozentualen Differenz von 19,8 %.  

Diesbezüglich muss das Simulationsmodell für die klinische Anwendung weiter optimiert wer-

den. Faktoren wie die Implementierung der Gewebeschrumpfung und des periinterventionel-

len Temperaturprofiles könnten die Simulation der MWA weiter verbessern.  

Bei der Interpretation der Ergebnisse muss berücksichtigt werden, dass die Experimente ex 

vivo an nativer Schweineleber durchgeführt wurden. Die Ergebnisse können indes als experi-

mentelle, valide Grundlage für In-vivo-Versuche angesehen werden. Diese sind insofern von 

Bedeutung, als die präinterventionelle, simulationsbasierte Behandlungsplanung ein wertvol-

les Werkzeug bei der klinischen Anwendung von MWA sein kann.  
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7 Summary 

 Therapy planning for microwave ablation of liver tumors – Evaluation ex vivo  

Microwave ablation (MWA) is a minimally invasive therapy option for the treatment of malignant 

liver tumors. Potential advantages of MWA over other ablation methods include a larger abla-

tion volume and shorter ablation time. In addition to vascular cooling effects and the MWA 

system used, therapeutic success depends on the expertise of the treating physician and the 

complexity of the individual patient case. The aim of computer-aided planning software is to 

improve oncological safety and the efficiency of therapy. There is currently no planning system 

for MWA that includes patient-specific factors such as vascular cooling effects. Therefore, the 

aim of this work was to evaluate an interdisciplinary developed planning software (TASAP) for 

the MWA of liver malignancies with regard to vascular cooling effects under standardized ex 

vivo conditions.  

217 MWA were performed in an ex vivo porcine liver model with a 40 W feedback-controlled 

MWA generator with uncooled antenna design. To imitate a liver vessel, three different per-

fused glass tubes (3, 5 and 8 mm outer diameter; hereafter referred to as cooling vessel) with 

four different flow rates (0, 10, 100 and 500 ml/min) and three different antenna vessel distance 

(5, 10 and 20 mm) were introduced into the liver. In order to establish an accurate measure-

ment method for the avital ablation zone, histological processing was performed using NADH 

staining (vital staining). Histological and macroscopic results were correlated and a correction 

factor was determined. The MWA lesions were planimetrically contoured and measured along 

the cross-sectional area at the level of the largest necrosis diameter with the established cor-

rection factor (r(x) + 21.2 %; 1.6 mm) orthogonal to the antenna. By establishing a measure-

ment method, the macroscopic avital zone (white zone; WZ) could be exactly detected and the 

planimetric area measurement could be optimized. TASAP was based on a numerical simula-

tion model calibrated by a series of experiments with different energy inputs (12 - 24 W). Rec-

orded generator protocols were implemented in the planning software as well as a proximal, 

numerically quantified antenna shaft heating. A simulated energy input of 16 W showed the 

lowest median area difference of 2.8 % between transverse lesion and simulation, with a Dice 

coefficient of 0.89 and a Jaccard coefficient of 0.81. The planning of ablations without cooling 

vessels could therefore be calculated with the planning software, taking into account energy 

losses such as antenna shaft heating, with a surface accuracy (area of intersection) of 90.2 %. 

The area difference between transverse lesion (179.2 mm²) and simulation (189.4 mm²) was 

2.8 % (p = 0.394). 
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By using different cooling vessels, differences of the ablation areas could be detected by vas-

cular cooling effects. The influence of the vascular cooling effects on the ablation surface was 

constantly high from a flow rate of 10 ml/min. The simulation under the influence of peripheral 

cooling vessels showed a deviation between real ablation and simulation with an overestima-

tion in the area of 32.8 to 43.1 % (depending on the cooling vessel). In all 192 experiments a 

radius difference of 1.6 mm was found, which corresponds to a percentage difference of        

19.8 %.  

In this respect, the simulation model must be further optimized for clinical application. Factors 

such as the implementation of tissue shrinkage and a periinterventional temperature profile 

could further improve the simulation of MWA.  

The interpretation of the results must take into account that the experiments were performed 

ex vivo on native pig liver. However, the results can be regarded as an experimental, valid 

basis for in vivo experiments. These are important because pre-interventional, simulation-

based treatment planning can be a valuable tool in the clinical application of MWA. 
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Anhang 

Vermessungsdaten der realen transversalen Ablationsflächen  

 

MW-Ablations ID reale Ablation  

Anzahl 

Versuchsrei-

hen  n 
AGA  FR  Fläche rmin rmax r. Abl. Zeit 

(mm) (ml/min)  (mm²)  (mm)  (mm) (min:sek) 
 

1 D3 A5 F0  n1 5 0 174,3 6,6 8,2 07:15 

2 D3 A5 F0  n2 5 0 136,5 5,9 8,5 06:34 

3 D3 A5 F0  n3 5 0 119,0 5,4 7,2 07:01 

4 D3 A5 F0  n4 5 0 119,9 5,4 7,1 06:15 

5 D3 A5 F0  n5 5 0 164,6 6,0 8,3 06:30 

6 D3 A5 F0  n6 5 0 208,9 6,9 9,6 05:50 

7 D3 A5 F10 n1 5 10 93,5 2,9 6,5 06:31 

8 D3 A5 F10  n2 5 10 82,2 3,0 5,9 06:14 

9 D3 A5 F10  n3 5 10 140,1 3,2 7,8 06:15 

10 D3 A5 F10 n4 5 10 116,5 3,4 7,5 06:35 

11 D3 A5 F10  n5 5 10 142,0 3,5 9,6 06:22 

12 D3 A5 F10  n6 5 10 166,5 2,6 10,2 06:25 

13 D3 A5 F100  n1 5 100 93,1 2,7 6,6 07:06 

14 D3 A5 F100  n2 5 100 69,6 2,9 6,0 06:51 

15 D3 A5 F100  n3 5 100 146,5 3,3 8,5 06:11 

16 D3 A5 F100  n4 5 100 136,7 3,0 9,6 06:11 

17 D3 A5 F100  n5 5 100 102,8 2,5 7,5 06:00 

18 D3 A5 F100 n6 5 100 99,5 2,2 7,6 06:24 

19 D3 A5 F500  n1 5 500 78,5 2,2 7,6 06:11 

20 D3 A5 F500 n2 5 500 90,3 3,0 6,5 06:53 

21 D3 A5 F500  n3 5 500 115,8 3,1 7,3 06:44 

22 D3 A5 F500 n4 5 500 97,8 3,1 7,3 06:38 

23 D3 A5 F500  n5 5 500 105,3 3,1 7,4 06:36 

24 D3 A5 F500 n6 5 500 92,7 3,0 6,4 07:04 

25 D3 A10 F0  n1 10 0 190,0 7,2 8,7 06:07 

26 D3 A10 F0  n2 10 0 182,9 6,1 9,0 06:47 

27 D3 A10 F0  n3 10 0 134,0 4,4 8,2 06:06 

28 D3 A10 F0 n4 10 0 116,3 5,6 7,1 07:42 

29 D3 A10 F0  n5 10 0 131,5 5,3 7,6 07:16 

30 D3 A10 F0  n6 10 0 152,2 5,6 7,9 06:02 

31 D3 A10 F10  n1 10 10 144,2 4,9 7,7 06:18 

 

Versuchsreihen: D:Gefäßdurchmesser (mm), AGA: Antennen-Gefäß-Abstand, F: Flussrate; n: Anzahl der Versu-

che innerhalb einer Versuchsreihe; FR: Flussrate; Fläche der transversalen Ablation; rmin: minimaler radius; 

rmax: maximaler Radius; r.Abl. Zeit: reale Ablationszeit  
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MW-Ablations ID reale Ablation  

Anzahl Versuchsreihen  n 
AGA  FR  Fläche rmin rmax r. Abl. Zeit 

(mm) (ml/min)  (mm²)  (mm)  (mm) (min:sek) 
 

32 D3 A10 F10  n2 10 10 135,4 4,7 7,7 06:37 

33 D3 A10 F10 n3 10 10 123,5 5,3 7,2 06:28 

34 D3 A10 F10  n4 10 10 144,5 5,8 9,2 05:51 

35 D3 A10 F10  n5 10 10 110,0 5,2 6,6 07:17 

36 D3 A10 F10 n6 10 10 114,3 5,0 7,5 07:03 

37 D3 A10 F100  n1 10 100 109,6 5,4 6,3 06:07 

38 D3 A10 F100  n2 10 100 103,3 4,1 7,4 06:23 

39 D3 A10 F100  n3 10 100 169,8 5,9 8,7 07:35 

40 D3 A10 F100  n4 10 100 126,0 5,6 6,9 06:04 

41 D3 A10 F100  n5 10 100 89,2 4,2 6,9 07:04 

42 D3 A10 F100  n6 10 100 79,5 4,1 6,6 05:56 

43 D3 A10 F500 n1 10 500 134,5 5,3 7,8 07:01 

44 D3 A10 F500  n2 10 500 142,8 5,7 8,7 06:32 

45 D3 A10 F500  n3 10 500 137,7 5,5 7,9 06:13 

46 D3 A10 F500  n4 10 500 96,0 3,7 6,8 06:36 

47 D3 A10 F500  n5 10 500 143,1 5,3 8,0 06:23 

48 D3 A10 F500 n6 10 500 176,5 6,3 8,3 06:54 

49 D3 A20 F0  n1 20 0 196,9 7,2 8,6 06:10 

50 D3 A20 F0  n2 20 0 127,6 5,3 7,8 06:31 

51 D3 A20 F0  n3 20 0 149,6 5,2 9,6 06:14 

52 D3 A20 F0  n4 20 0 184,6 6,9 8,7 06:08 

53 D3 A20 F0  n5 20 0 184,3 6,3 8,4 06:52 

54 D3 A20 F0  n6 20 0 122,2 5,0 8,1 06:05 

55 D3 A20 F10  n1 20 10 176,7 6,2 8,8 07:12 

56 D3 A20 F10  n2 20 10 179,6 6,6 8,3 08:13 

57 D3 A20 F10  n3 20 10 109,2 4,5 6,9 06:48 

58 D3 A20 F10  n4 20 10 112,0 5,2 6,8 06:36 

59 D3 A20 F10  n5 20 10 145,5 5,5 8,9 06:15 

60 D3 A20 F10  n6 20 10 126,0 5,3 7,1 05:52 

61 D3 A20 F100  n1 20 100 70,3 3,1 5,6 06:23 

62 D3 A20 F100 n2 20 100 142,2 5,1 8,3 07:00 

63 D3 A20 F100  n3 20 100 145,2 6,0 7,5 07:32 

64 D3 A20 F100  n4 20 100 127,3 5,3 7,2 06:45 

65 D3 A20 F100  n5 20 100 164,5 6,8 8,0 06:16 

66 D3 A20 F100  n6 20 100 126,5 5,4 7,7 07:25 

67 D3 A20 F500  n1 20 500 192,8 6,0 9,3 07:30 

68 D3 A20 F500 n2 20 500 189,9 7,1 8,7 06:35 

69 D3 A20 F500  n3 20 500 136,5 5,3 7,8 06:34 

 
Versuchsreihen: D:Gefäßdurchmesser (mm), A: Antennen-Gefäß-Abstand, F: Flussrate; n: Anzahl der Versuche 
innerhalb einer Versuchsreihe; AGA: Antennen-Gefäß-Abstand; FR: Flussrate; Fläche der transversalen Ablation; 

rmin: minimaler radius; rmax: maximaler Radius; r.Abl. Zeit: reale Ablationszeit 



Anhang 
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MW-Ablations ID reale Ablation  

Anzahl Versuchsreihen  n 
AGA  FR  Fläche rmin rmax r. Abl. Zeit 

(mm) (ml/min)  (mm²)  (mm)  (mm) (min:sek) 
 

70 D3 A20 F500  n4 20 500 134,2 5,5 8,1 06:19 

71 D3 A20 F500  n5 20 500 103,6 4,7 6,9 06:24 

72 D3 A20 F500  n6 20 500 115,8 4,9 7,5 06:32 

73 D5 A5 F0  n1 5 0 74,4 4,3 5,7 06:01 

74 D5 A5 F0  n2 5 0 135,0 5,8 7,4 06:05 

75 D5 A5 F0 n3 5 0 160,3 6,4 8,3 06:08 

76 D5 A5 F0  n4 5 0 140,8 5,7 8,6 06:09 

77 D5 A5 F0  n5 5 0 234,5 8,2 9,3 06:13 

78 D5 A5 F0 n6 5 0 161,1 6,3 8,0 06:20 

79 D5 A5 F10  n1 5 10 137,0 2,5 8,4 05:58 

80 D5 A5 F10  n2 5 10 131,6 2,7 8,6 05:58 

81 D5 A5 F10 n3 5 10 106,5 2,7 8,1 05:57 

82 D5 A5 F10  n4 5 10 122,5 3,1 8,8 05:50 

83 D5 A5 F10 n5 5 10 131,7 2,6 8,3 05:55 

84 D5 A5 F10 n6 5 10 93,0 2,3 7,1 06:50 

85 D5 A5 F100  n1 5 100 84,9 2,6 6,8 06:46 

86 D5 A5 F100  n2 5 100 100,1 2,7 7,8 06:32 

87 D5 A5 F100  n3 5 100 92,2 2,7 7,3 05:54 

88 D5 A5 F100 n4 5 100 113,7 2,3 8,1 05:46 

89 D5 A5 F100 n5 5 100 117,2 2,5 7,9 06:08 

90 D5 A5 F100  n6 5 100 115,0 2,3 7,8 05:45 

91 D5 A5 F500  n1 5 500 70,5 2,2 6,5 06:42 

92 D5 A5 F500 n2 5 500 62,6 2,2 6,4 06:45 

93 D5 A5 F500  n3 5 500 113,3 2,3 8,0 06:22 

94 D5 A5 F500 n4 5 500 78,2 2,3 6,5 06:33 

95 D5 A5 F500  n5 5 500 75,8 2,3 7,5 06:43 

96 D5 A5 F500 n6 5 500 66,3 2,3 6,1 06:39 

97 D5 A10 F0 n1 10 0 228,6 7,5 9,5 06:40 

98 D5 A10 F0 n2 10 0 202,0 7,1 8,8 06:39 

99 D5 A10 F0 n3 10 0 314,4 8,4 11,7 06:17 

100 D5 A10 F0  n4 10 0 168,7 6,4 8,1 06:23 

101 D5 A10 F0  n5 10 0 195,2 7,3 8,8 06:23 

102 D5 A10 F0 n6 10 0 130,7 4,8 7,5 06:12 

103 D5 A10 F10  n1 10 10 159,0 5,4 10,4 06:12 

104 D5 A10 F10 n2 10 10 137,5 4,6 7,9 06:17 

105 D5 A10 F10  n3 10 10 138,4 5,7 7,6 06:52 

106 D5 A10 F10 n4 10 10 87,7 3,91 6,2 07:16 

107 D5 A10 F10 n5 10 10 93,1 4,3 6,4 05:53 

 
Versuchsreihen: D:Gefäßdurchmesser (mm), A: Antennen-Gefäß-Abstand, F: Flussrate; n: Anzahl der Versuche 
innerhalb einer Versuchsreihe; AGA: Antennen-Gefäß-Abstand; FR: Flussrate; Fläche der transversalen Ablation; 

rmin: minimaler radius; rmax: maximaler Radius; r.Abl. Zeit: reale Ablationszeit 
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MW-Ablations ID reale Ablation  

Anzahl Versuchsreihen  n 
AGA  FR  Fläche rmin rmax r. Abl. Zeit 

(mm) (ml/min)  (mm²)  (mm)  (mm) (min:sek) 
 

108 D5 A10 F10 n6 10 10 105,4 4,6 6,7 06:17 

109 D5 A10 F100 n1 10 100 133,3 4,6 7,6 07:11 

110 D5 A10 F100 n2 10 100 182,2 5,3 9,3 06:41 

111 D5 A10 F100 n3 10 100 179,8 5,2 8,6 06:59 

112 D5 A10 F100 n4 10 100 102,0 4,0 7,6 07:08 

113 D5 A10 F100 n5 10 100 142,2 5,7 8,0 06:36 

114 D5 A10 F100 n6 10 100 159,5 5,5 8,7 06:34 

115 D5 A10 F500 n1 10 500 124,3 5,4 7,0 06:50 

116 D5 A10 F500 n2 10 500 162,3 5, 9,3 07:56 

117 D5 A10 F500 n3 10 500 151,4 5,0 9,0 06:26 

118 D5 A10 F500 n4 10 500 128,9 5,3 7,4 07:04 

119 D5 A10 F500 n5 10 500 64,5 3,9 5,4 06:44 

120 D5 A10 F500 n6 10 500 126,8 4,7 8,5 05:58 

121 D5 A20 F0 n1 20 0 100,5 5,2 6,6 06:57 

122 D5 A20 F0 n2 20 0 109,2 4,9 6,7 06:32 

123 D5 A20 F0 n3 20 0 199,8 7,6 8,6 06:24 

124 D5 A20 F0 n4 20 0 201,2 7,4 9,1 06:17 

125 D5 A20 F0 n5 20 0 169,9 6,2 9,0 06:25 

126 D5 A20 F0  n6 20 0 129,8 5,8 7,8 06:51 

127 D5 A20 F10 n1 20 10 190,2 6,5 9,3 06:21 

128 D5 A20 F10 n2 20 10 168,8 6,2 8,4 06:01 

129 D5 A20 F10 n3 20 10 77,9 4,7 5,7 07:03 

130 D5 A20 F10 n4 20 10 113,8 4,5 7,4 06:40 

131 D5 A20 F1 n5 20 10 145,8 6,3 7,5 06:53 

132 D5 A20 F10 n6 20 10 137,1 5,6 7,4 06:00 

133 D5 A20 F100  n1 20 100 171,6 5,2 9,4 06:19 

134 D5 A20 F100  n2 20 100 190,2 6,3 9,4 05:54 

135 D5 A20 F100  n3 20 100 129,7 5,0 8,2 06:02 

136 D5 A20 F100  n4 20 100 144,1 5,6 8,0 06:42 

137 D5 A20 F100 n5 20 100 177,3 6,0 9,2 06:09 

138 D5 A20 F100 n6 20 100 179,1 5,9 10,5 06:31 

139 D5 A20 F500  n1 20 500 154,7 5,9 7,8 06:04 

140 D5 A20 F500 n2 20 500 164,1 6,4 8,7 06:27 

141 D5 A20 F500  n3 20 500 123,9 4,9 8,3 07:13 

142 D5 A20 F500  n4 20 500 189,7 6,6 10,6 06:35 

143 D5 A20 F500  n5 20 500 209,2 5,5 9,5 06:25 

144 D5 A20 F500  n6 20 500 122,7 5,4 7,2 06:20 

145 D8 A10 F0  n1 10 0 140,8 5,7 7,7 06:36 

 
Versuchsreihen: D:Gefäßdurchmesser (mm), A: Antennen-Gefäß-Abstand, F: Flussrate; n: Anzahl der Versuche 
innerhalb einer Versuchsreihe; AGA: Antennen-Gefäß-Abstand; FR: Flussrate; Fläche der transversalen Ablation; 

rmin: minimaler radius; rmax: maximaler Radius; r.Abl. Zeit: reale Ablationszeit 

Anhang 



Anhang 
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MW-Ablations ID reale Ablation  

Anzahl Versuchsreihen  n 
AGA  FR  Fläche rmin rmax r. Abl. Zeit 

(mm) (ml/min)  (mm²)  (mm)  (mm) (min:sek) 
 

146 D8 A10 F0  n2 10 0 139,5 5,0 7,9 06:38 

147 D8 A10 F0  n3 10 0 120,8 4,8 7,9 07:03 

148 D8 A10 F0  n4 10 0 134,9 4,8 7,4 06:27 

149 D8 A10 F0  n5 10 0 121,6 5,0 7,1 07:14 

150 D8 A10 F0  n6 10 0 113,7 4,7 7,3 07:03 

151 D8 A10 F10  n1 10 10 153,3 4,7 8,9 06:28 

152 D8 A10 F10  n2 10 10 133,9 4,5 8,5 06:09 

153 D8 A10 F10  n3 10 10 131,9 4,1 8,9 06:05 

154 D8 A10 F10  n4 10 10 147,2 4,8 8,0 06:30 

155 D8 A10 F10  n5 10 10 148,8 5,4 8,4 06:23 

165 D8 A10 F500 n3 10 500 117,9 4,0 7,3 06:16 

166 D8 A10 F500 n4 10 500 124,8 4,6 7,2 06:12 

167 D8 A10 F500  n5 10 500 128,0 4,6 7,1 06:46 

168 D8 A10 F500  n6 10 500 108,4 4,8 7,3 06:07 

169 D8 A20 F0 n1 20 0 111,0 4,9 7,2 07:18 

170 D8 A20 F0  n2 20 0 95,9 5,0 6,0 06:59 

171 D8 A20 F0 n3 20 0 118,1 5,6 6,6 07:22 

172 D8 A20 F0  n4 20 0 118,0 5,5 6,7 06:18 

173 D8 A20 F0 n5 20 0 126,7 5,3 7,4 06:38 

174 D8 A20 F0 n6 20 0 88,4 3,8 7,1 06:04 

175 D8 A20 F10 n1 20 10 138,0 5,6 7,4 06:06 

176 D8 A20 F10 n2 20 10 169,4 6,1 9,0 06:51 

177 D8 A20 F10  n3 20 10 141,5 5,0 8,0 07:15 

178 D8 A20 F10  n4 20 10 117,9 5,1 7,1 06:47 

179 D8 A20 F10  n5 20 10 106,6 3,4 9,9 06:04 

180 D8 A20 F10  n6 20 10 125,4 5,0 7,4 06:26 

181 D8 A20 F100  n1 20 100 109,9 4,8 7,2 06:40 

182 D8 A20 F100  n2 20 100 112,9 5,4 7,3 06:32 

183 D8 A20 F100  n3 20 100 156,8 6,3 7,9 06:16 

184 D8 A20 F100  n4 20 100 171,4 6,4 8,4 06:55 

185 D8 A20 F100  n5 20 100 87,3 4,2 6,8 07:09 

186 D8 A20 F100  n6 20 100 115,5 5,5 6,6 07:17 

187 D8 A20 F500  n1 20 500 125,6 5,4 7,2 06:36 

188 D8 A20 F500 n2 20 500 164,7 6,6 7,9 06:31 

189 D8 A20 F500 n3 20 500 168,6 6,5 8,0 06:46 

190 D8 A20 F500 n4 20 500 133,6 5,1 9,1 06:23 

191 D8 A20 F500  n5 20 500 203,3 6,7 10,7 06:49 

192 D8 A20 F500  n6 20 500 153,8 5,3 8,2 05:58 
 

Versuchsreihen: D:Gefäßdurchmesser (mm), A: Antennen-Gefäß-Abstand, F: Flussrate; n: Anzahl der Versuche 

innerhalb einer Versuchsreihe; AGA: Antennen-Gefäß-Abstand; FR: Flussrate; Fläche der transversalen Ablation; 

rmin: minimaler radius; rmax: maximaler Radius; r.Abl. Zeit: reale Ablationszeit  
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Simulation und Abgleich der realen transversalen Ablationsflächen  
 

MW-Ablations ID Simulation der Ablationsfläche 

Anzahl Versuchsreihen  n 
Energieeintrag FN  TP DK JK 

W  (mm²)  (mm²)     
 

1 D3 A5 F0  n1 16 1,8 172,5 0,78 0,64 

2 D3 A5 F0  n2 16 0,0 136,5 0,71 0,55 

3 D3 A5 F0  n3 16 0,0 119,0 0,62 0,45 

4 D3 A5 F0  n4 16 0,0 119,9 0,68 0,51 

5 D3 A5 F0  n5 16 9,5 155,1 0,76 0,61 

6 D3 A5 F0  n6 16 50,2 158,7 0,74 0,59 

7 D3 A5 F10 n1 16 15,0 78,5 0,89 0,80 

8 D3 A5 F10  n2 16 17,0 65,3 0,83 0,72 

9 D3 A5 F10  n3 16 64,7 75,4 0,70 0,54 

10 D3 A5 F10 n4 16 41,7 74,9 0,78 0,64 

11 D3 A5 F10  n5 16 67,5 74,5 0,68 0,51 

12 D3 A5 F10  n6 16 87,5 79,0 0,64 0,48 

13 D3 A5 F100  n1 16 3,0 90,1 0,93 0,87 

14 D3 A5 F100  n2 16 7,1 62,5 0,77 0,62 

15 D3 A5 F100  n3 16 73,1 73,4 0,67 0,50 

16 D3 A5 F100  n4 16 63,3 73,4 0,70 0,54 

17 D3 A5 F100  n5 16 35,5 67,3 0,79 0,66 

18 D3 A5 F100 n6 16 26,3 73,2 0,83 0,70 

19 D3 A5 F500  n1 16 21,5 57,0 0,82 0,70 

20 D3 A5 F500 n2 16 8,6 81,7 0,90 0,82 

21 D3 A5 F500  n3 16 25,1 90,7 0,88 0,78 

22 D3 A5 F500 n4 16 14,7 83,1 0,90 0,82 

23 D3 A5 F500  n5 16 23,9 81,5 0,85 0,74 

24 D3 A5 F500 n6 16 11,0 81,7 0,90 0,81 

25 D3 A10 F0  n1 16 8,9 181,1 0,85 0,74 

26 D3 A10 F0  n2 16 6,9 176,0 0,79 0,65 

27 D3 A10 F0  n3 16 0,0 134,0 0,73 0,57 

28 D3 A10 F0 n4 16 0,0 116,3 0,57 0,40 

29 D3 A10 F0  n5 16 0,0 131,5 0,65 0,49 

30 D3 A10 F0  n6 16 0,0 152,2 0,79 0,66 

31 D3 A10 F10  n1 16 0,0 144,2 0,83 0,71 

32 D3 A10 F10  n2 16 0,0 135,4 0,78 0,64 

33 D3 A10 F10 n3 16 0,0 123,5 0,75 0,59 

34 D3 A10 F10  n4 16 8,7 135,9 0,82 0,70 

35 D3 A10 F10  n5 16 0,0 110,0 0,64 0,47 
 

Versuchsreihen: D: Gefäßdurchmesser (mm), A: Antennen-Gefäß-Abstand, F: Flussrate; n: Anzahl der Versu-

che innerhalb einer Versuchsreihe; FN: Falsch negative Fläche (Ablationsfläche, die durch die Simulation 

falsch erfasst wurde); TP: Richtig positive Fläche (Ablationsfläche, die durch Simulation richtig erfasst wurde); 

DK: Dice-Koeffizient; JK: Jaccard-Koeffizient 
 

Anhang 
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MW-Ablations ID Simulation der Ablationsfläche 

Anzahl Versuchsreihen  n 
Energieeintrag FN  TP DK JK 

W  (mm²)  (mm²)     
 

36 D3 A10 F10 n6 16 0,0 114,3 0,67 0,50 

37 D3 A10 F100  n1 16 0,0 109,6 0,72 0,56 

38 D3 A10 F100  n2 16 0,0 103,3 0,67 0,50 

39 D3 A10 F100  n3 16 0,0 169,8 0,83 0,71 

40 D3 A10 F100  n4 16 0,0 126,0 0,79 0,65 

41 D3 A10 F100  n5 16 0,0 89,2 0,57 0,40 

42 D3 A10 F100  n6 16 0,0 79,5 0,59 0,42 

43 D3 A10 F500 n1 16 0,0 134,5 0,74 0,59 

44 D3 A10 F500  n2 16 1,2 141,6 0,80 0,67 

45 D3 A10 F500  n3 16 0,0 137,7 0,82 0,69 

46 D3 A10 F500  n4 16 0,0 96,0 0,62 0,45 

47 D3 A10 F500  n5 16 0,0 143,1 0,82 0,70 

48 D3 A10 F500 n6 16 0,0 176,5 0,90 0,81 

49 D3 A20 F0  n1 16 1,4 195,5 0,94 0,88 

50 D3 A20 F0  n2 16 0,0 127,6 0,70 0,54 

51 D3 A20 F0  n3 16 5,2 144,4 0,77 0,63 

52 D3 A20 F0  n4 16 1,1 183,5 0,91 0,83 

53 D3 A20 F0  n5 16 0,0 184,3 0,85 0,74 

54 D3 A20 F0  n6 16 0,0 122,2 0,72 0,56 

55 D3 A20 F10  n1 16 0,0 176,7 0,80 0,67 

56 D3 A20 F10  n2 16 0,0 179,6 0,74 0,59 

57 D3 A20 F10  n3 16 0,0 109,2 0,61 0,44 

58 D3 A20 F10  n4 16 0,0 112,0 0,64 0,47 

59 D3 A20 F10  n5 16 0,6 144,9 0,78 0,64 

60 D3 A20 F10  n6 16 0,0 126,0 0,75 0,60 

61 D3 A20 F100  n1 16 0,0 70,3 0,47 0,30 

62 D3 A20 F100 n2 16 0,0 142,2 0,71 0,55 

63 D3 A20 F100  n3 16 0,0 145,2 0,69 0,52 

64 D3 A20 F100  n4 16 0,0 127,3 0,68 0,52 

65 D3 A20 F100  n5 16 0,0 164,5 0,84 0,73 

66 D3 A20 F100  n6 16 0,0 126,5 0,63 0,46 

67 D3 A20 F500  n1 16  0,0 192,8 0,82 0,70 

68 D3 A20 F500 n2 16 0,0 189,9 0,89 0,79 

69 D3 A20 F500  n3 16 0,0 136,5 0,73 0,57 

70 D3 A20 F500  n4 16 0,0 134,2 0,74 0,59 

71 D3 A20 F500  n5 16 0,0 103,6 0,62 0,45 

72 D3 A20 F500  n6 16 0,0 115,8 0,66 0,49 

 
Versuchsreihen: D: Gefäßdurchmesser (mm), A: Antennen-Gefäß-Abstand, F: Flussrate; n: Anzahl der Versu-

che innerhalb einer Versuchsreihe; FN: Falsch negative Fläche (Ablationsfläche, die durch die Simulation 

falsch erfasst wurde); TP: Richtig positive Fläche (Ablationsfläche, die durch Simulation richtig erfasst wurde); 

DK: Dice-Koeffizient; JK: Jaccard-Koeffizien 
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MW-Ablations ID Simulation der Ablationsfläche 

Anzahl Versuchsreihen  n 
Energieeintrag FN  TP DK JK 

W  (mm²)  (mm²)     
 

73 D5 A5 F0  n1 16 0,0 74,4 0,50 0,33 

74 D5 A5 F0  n2 16  6,0 129,0 0,71 0,55 

75 D5 A5 F0 n3 16 0,0 160,3 0,82 0,70 

76 D5 A5 F0  n4 16 3,3 137,5 0,74 0,59 

77 D5 A5 F0  n5 16 47,5 187,1 0,80 0,67 

78 D5 A5 F0 n6 16 17,8 143,2 0,72 0,56 

79 D5 A5 F10  n1 16 70,2 66,7 0,66 0,49 

80 D5 A5 F10  n2 16 65,4 66,2 0,67 0,50 

81 D5 A5 F10 n3 16 40,4 66,2 0,77 0,62 

82 D5 A5 F10  n4 16 60,9 61,5 0,67 0,50 

83 D5 A5 F10 n5 16 67,1 64,7 0,66 0,49 

84 D5 A5 F10 n6 16 7,0 85,9 0,92 0,86 

85 D5 A5 F100  n1 16 6,6 78,3 0,89 0,81 

86 D5 A5 F100  n2 16 20,4 79,7 0,87 0,76 

87 D5 A5 F100  n3 16 28,8 63,4 0,81 0,68 

88 D5 A5 F100 n4 16 54,0 59,7 0,69 0,53 

89 D5 A5 F100 n5 16 46,1 71,1 0,76 0,61 

90 D5 A5 F100  n6 16 55,8 59,2 0,68 0,52 

91 D5 A5 F500  n1 16 3,1 67,4 0,84 0,73 

92 D5 A5 F500 n2 16 3,3 59,4 0,78 0,63 

93 D5 A5 F500  n3 16 35,5 77,9 0,82 0,69 

94 D5 A5 F500 n4 16 8,4 69,8 0,86 0,76 

95 D5 A5 F500  n5 16 10,8 65,0 0,79 0,65 

96 D5 A5 F500 n6 16 3,3 63,0 0,82 0,69 

97 D5 A10 F0 n1 16 6,0 222,6 0,91 0,84 

98 D5 A10 F0 n2 16 4,2 197,8 0,86 0,75 

99 D5 A10 F0 n3 16 86,3 228,1 0,82 0,69 

100 D5 A10 F0  n4 16 2,2 166,5 0,80 0,67 

101 D5 A10 F0  n5 16 0,0 195,2 0,88 0,79 

102 D5 A10 F0 n6 16 0,0 130,7 0,71 0,55 

103 D5 A10 F10  n1 16 9,8 149,2 0,84 0,72 

104 D5 A10 F10 n2 16 0,0 137,5 0,81 0,68 

105 D5 A10 F10  n3 16 0,0 138,4 0,77 0,62 

106 D5 A10 F10 n4 16 0,0 87,7 0,54 0,37 

107 D5 A10 F10 n5 16 0,0 93,1 0,67 0,50 

108 D5 A10 F10 n6 16 0,0 105,4 0,69 0,52 

109 D5 A10 F100 n1 16 0,0 133,3 0,73 0,57 
 

Versuchsreihen: D: Gefäßdurchmesser (mm), A: Antennen-Gefäß-Abstand, F: Flussrate; n: Anzahl der Versu-

che innerhalb einer Versuchsreihe; FN: Falsch negative Fläche (Ablationsfläche, die durch die Simulation 

falsch erfasst wurde); TP: Richtig positive Fläche (Ablationsfläche, die durch Simulation richtig erfasst wurde); 

DK: Dice-Koeffizient; JK: Jaccard-Koeffizient 

Anhang 
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MW-Ablations ID Simulation der Ablationsfläche 

Anzahl Versuchsreihen  n 
Energieeintrag FN  TP DK JK 

W  (mm²)  (mm²)     
 

110 D5 A10 F100 n2 16 11,1 171,0 0,86 0,75 

111 D5 A10 F100 n3 16 0,0 179,8 0,89 0,80 

112 D5 A10 F100 n4 16 0,0 102,0 0,61 0,44 

113 D5 A10 F100 n5 16 0,0 142,2 0,80 0,67 

114 D5 A10 F100 n6 16 1,1 158,3 0,85 0,74 

115 D5 A10 F500 n1 16 0,0 124,3 0,72 0,56 

116 D5 A10 F500 n2 16 0,0 162,3 0,78 0,63 

117 D5 A10 F500 n3 16 3,5 147,8 0,83 0,70 

118 D5 A10 F500 n4 16 0,0 128,9 0,72 0,56 

127 D5 A20 F10 n1 16 4,5 185,7 0,88 0,79 

128 D5 A20 F10 n2 16 0,3 168,5 0,88 0,78 

129 D5 A20 F10 n3 16 0,0 77,9 0,46 0,30 

130 D5 A20 F10 n4 16 0,0 113,8 0,64 0,47 

131 D5 A20 F1 n5 16 0,0 145,8 0,73 0,58 

132 D5 A20 F10 n6 16 0,0 137,1 0,78 0,64 

133 D5 A20 F100  n1 16 3,3 168,3 0,84 0,73 

134 D5 A20 F100  n2 16 8,9 181,3 0,91 0,83 

135 D5 A20 F100  n3 16 0,0 129,7 0,75 0,60 

136 D5 A20 F100  n4 16 0,0 144,1 0,74 0,59 

137 D5 A20 F100 n5 16 3,7 173,6 0,87 0,77 

138 D5 A20 F100 n6 16 10,2 168,9 0,81 0,69 

139 D5 A20 F500  n1 16 0,0 154,7 0,83 0,71 

140 D5 A20 F500 n2 16 0,0 164,1 0,83 0,70 

141 D5 A20 F500  n3 16 0,0 123,9 0,64 0,47 

142 D5 A20 F500  n4 16 7,0 182,7 0,85 0,74 

143 D5 A20 F500  n5 16 10,8 198,5 0,90 0,82 

144 D5 A20 F500  n6 16 0,0 122,7 0,70 0,54 

145 D8 A10 F0  n1 16 0,0 140,8 0,71 0,55 

146 D8 A10 F0  n2 16 0,0 139,5 0,71 0,56 

147 D8 A10 F0  n3 16 0,9 119,8 0,61 0,43 

148 D8 A10 F0  n4 16 0,0 134,9 0,70 0,54 

149 D8 A10 F0  n5 16 0,0 121,6 0,60 0,43 

150 D8 A10 F0  n6 16 0,0 113,7 0,63 0,45 

151 D8 A10 F10  n1 16 4,0 149,3 0,85 0,74 

152 D8 A10 F10  n2 16 0,8 133,0 0,81 0,68 

153 D8 A10 F10  n3 16 3,3 128,6 0,79 0,65 

154 D8 A10 F10  n4 16 0,0 147,2 0,83 0,70 

 
Versuchsreihen: D: Gefäßdurchmesser (mm), A: Antennen-Gefäß-Abstand, F: Flussrate; n: Anzahl der Versu-

che innerhalb einer Versuchsreihe; FN: Falsch negative Fläche (Ablationsfläche, die durch die Simulation 

falsch erfasst wurde); TP: Richtig positive Fläche (Ablationsfläche, die durch Simulation richtig erfasst wurde); 

DK: Dice-Koeffizient; JK: Jaccard-Koeffizient 
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MW-Ablations ID Simulation der Ablationsfläche 

Anzahl Versuchsreihen  n 
Energieeintrag FN  TP DK JK 

W  (mm²)  (mm²)     
 

155 D8 A10 F10  n5 16 0,6 148,2 0,84 0,72 

156 D8 A10 F10  n6 16 0,0 119,7 0,67 0,50 

157 D8 A10 F100  n1 16 0,0 116,7 0,70 0,54 

158 D8 A10 F100  n2 16 0,0 116,2 0,69 0,52 

159 D8 A10 F100  n3 16 13,7 160,0 0,87 0,77 

160 D8 A10 F100  n4 16 0,0 88,3 0,61 0,44 

161 D8 A10 F100  n5 16 0,0 136,5 0,80 0,66 

162 D8 A10 F100 n6 16 0,0 131,9 0,72 0,56 

163 D8 A10 F500  n1 16 0,0 97,6 0,60 0,43 

164 D8 A10 F500  n2 16 0,0 108,8 0,64 0,47 

165 D8 A10 F500 n3 16 0,0 117,9 0,74 0,59 

166 D8 A10 F500 n4 16 0,0 124,8 0,77 0,63 

167 D8 A10 F500  n5 16 0,0 128,0 0,74 0,59 

168 D8 A10 F500  n6 16 0,0 108,4 0,71 0,55 

169 D8 A20 F0 n1 16 1,9 109,2 0,58 0,41 

170 D8 A20 F0  n2 16 0,0 95,9 0,55 0,38 

171 D8 A20 F0 n3 16 0,0 118,1 0,61 0,44 

172 D8 A20 F0  n4 16 0,0 162,1 0,83 0,72 

173 D8 A20 F0 n5 16 0,0 126,7 0,69 0,53 

174 D8 A20 F0 n6 16 0,3 88,1 0,58 0,41 

175 D8 A20 F10 n1 16 0,0 138,0 0,77 0,63 

176 D8 A20 F10 n2 16 0,0 169,4 0,81 0,68 

177 D8 A20 F10  n3 16 0,0 141,5 0,69 0,53 

178 D8 A20 F10  n4 16 0,0 117,9 0,64 0,48 

179 D8 A20 F10  n5 16 5,8 100,8 0,62 0,45 

180 D8 A20 F10  n6 16 0,0 125,4 0,70 0,54 

181 D8 A20 F100  n1 16 0,0 109,9 0,62 0,45 

182 D8 A20 F100  n2 16 0,0 112,9 0,65 0,48 

183 D8 A20 F100  n3 16 0,0 156,8 0,82 0,69 

184 D8 A20 F100  n4 16 0,0 171,4 0,81 0,68 

185 D8 A20 F100  n5 16 0,0 87,3 0,50 0,33 

186 D8 A20 F100  n6 16 0,0 115,5 0,60 0,43 

187 D8 A20 F500  n1 16 0,0 125,6 0,69 0,52 

188 D8 A20 F500 n2 16 0,0 164,7 0,82 0,70 

189 D8 A20 F500 n3 16 0,0 168,6 0,81 0,68 

190 D8 A20 F500 n4 16 0,8 132,8 0,73 0,57 

191 D8 A20 F500  n5 16 11,1 192,2 0,85 0,74 

192 D8 A20 F500  n6 16 0,0 153,8 0,84 0,72 
 

Versuchsreihen: D: Gefäßdurchmesser (mm), A: Antennen-Gefäß-Abstand, F: Flussrate; n: Anzahl der Versuche 

innerhalb einer Versuchsreihe; FN: Falsch negative Fläche (Ablationsfläche, die durch die Simulation falsch erfasst 

wurde); TP: Richtig positive Fläche (Ablationsfläche, die durch Simulation richtig erfasst wurde); DK: Dice-Koeffi-

zient; JK: Jaccard-Koeffizient 

Anhang 
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Geyer, B., F. G. M. Poch, O. Gemeinhardt, C. A. Neizert, S. M. Niehues, J. L. Vahldiek, R. 
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