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1 Einleitung und Fragestellungen

Die Mikrowellenablation und die Radiofrequenzablation sind thermoablative Verfahren der
minimal-invasiven Tumortherapie. Nach Einbringen der Ablationsantenne in das Zielgewebe,
wobei dies entweder gestitzt durch die Computertomographie (CT), die
Magnetresonanztomographie (MRT) oder die Sonografie erfolgen kann, erzeugen diese
Verfahren eine thermisch induzierte Koagulationsnekrose im Zielgewebe (1). Anwendung
findet die Thermoablation beispielsweise in der Therapie des hepatozelluldren Karzinoms, bei
der Behandlung von Lebermetastasen kolorektaler Karzinome sowie in der Therapie von
Nierenzellkarzinomen (2, 3). Obwonhl die chirurgische Resektion weiterhin als Verfahren der
ersten Wahl gilt, stellen die Operation und die Narkose insbesondere bei alteren Patientinnen
und Patienten mit multiplen Komorbiditdten ein Risiko dar, welches durch eine
minimalinvasive Thermoablation reduziert werden kann (4). Zudem ist die Thermoablation
Parenchym-sparender als die Kklassische chirurgische Teilresektion, wodurch sie auch
wiederholt bei Patientinnen und Patienten angewendet werden kann, die bereits eine hepatische

Teilresektion erhalten haben.

Diese Arbeit beschaftigt sich mit Verfahren der Thermoablation, wobei sie die
Mikrowellenablation in den Fokus nimmt. Es wird ein Vergleich der Lé&sionsmorphologie
zwischen Mikrowellenablation und Radiofrequenzablation angestellt. Zudem werden neue
diagnostische Wege der verbesserten Darstellung des Ablationsareal in der post-

interventionellen Bildgebung aufgezeigt.

1.1 Grundlagen der Mikrowellenablation

Das Mikrowellenablationssystem unterteilt sich in drei Hauptbestandteile; den Generator, das
Ubertragungskabel und die Antenne. Im Generator werden, je nach angelegter Spannung,
Mikrowellen unterschiedlicher Frequenzen und Wellenlange erzeugt (5). Die Weiterleitung der
elektromagnetischen Energie erfolgt durch das Ubertragungskabel, zumeist ein Koaxialkabel,
welches aus einem Innenleiter, einer dielektrischen Zwischenschicht/Isolationsschicht und
einem AuRenleiter besteht. In der klinischen Praxis finden vor allem Systeme mit einem
Frequenzbereich von 915 MHz oder einem hoOheren Frequenzbereich von 2,45 GHz

Anwendung (6). Hierbei konnten flir Systeme im niedrigeren Frequenzspektrum eine bessere



Gewebspenetration und eine groRere Ausdehnung der Ablationszone nachgewiesen werden,
was insbesondere fur die Therapie grofRerer Tumoren von Bedeutung ist (7, 8). Die
Energieabgabe in das Gewebe erfolgt schliellich Giber die Antenne, die in ihrem Aufbau dem
eines rigiden Koaxialkabels entspricht (5). Eine Herausforderung ist hier, dass sich die
Ubertragungsfahigkeit des Materials mit abnehmendem Diameter des Koaxialkabels und der
Antenne reduziert und es zu einer Uberhitzung kommen kann (5). So ergibt sich durch eine
ubermalige Erwarmung der Antenne die Gefahr von Hautverbrennungen an der Eintrittsstelle
sowie ferner einer unbeabsichtigten Ausbreitung des Ablationsareals entlang der Antenne. Um
dies zu vermeiden, wird bei einigen Herstellern eine zuséatzliche Kiihlung der Antenne in die
Mikrowellenablationssystem integriert (9, 10). Trotz dessen bleibt der minimale Durchmesser
der Antenne fur die Mikrowellenablation limitiert, da es bei einem zu geringen Durchmesser
zu einem starken Energieverlust des Kabels und dementsprechend zu einer bedenklichen
Hitzeentwicklung kommen kann (11). Die von der Spitze der Antenne abgegebenen
Mikrowellen werden in das Zielgewebe abgestrahlt und fuhren dort zu einer Hitzeentstehung

und einer umgebenden Gewebszerstérung.

1.1.1 Technische Grundlagen der Mikrowellenablation

Die Sammelbezeichnung der ,Mikrowellen® umfasst elektromagnetische Wellen im
Frequenzspektrum zwischen 300 MHz und 300GHz mit einer Wellenldnge zwischen 1 mm
und 1 m (12). Werden Mikrowellen in ein Gewebe abgegeben, entsteht ein der Frequenz der
Mikrowellen  entsprechendes,  schnell  alternierendes  elektromagnetisches  Feld.
Wassermolekiile sowie auch andere polare Molekiile des Zielgewebes richten sich entlang der
wechselnden Richtung des elektromagnetischen Felds aus, wodurch sich eine Drehbewegung
der Molekdile ergibt. Das zunehmende Drehmoment fiihrt schlieBlich zu einem Anstieg der
kinetischen Energie im Gewebe und damit zu einer Erhohung der Gewebstemperatur (13). Mit
zunehmender Ausbreitung im Gewebe werden die Mikrowellen allméhlich absorbiert,
wodurch die Grolie des Ablationsareals begrenzt wird. Zu einer Wellenabsorption kommt es
immer dann, wenn eines der bipolaren Moleklle den schnellen Lagewechsel nicht
aufrechterhalten kann. Gewebearten mit einem hohen Wasseranteil, wie beispielsweise die
parenchymatdsen Organe oder Tumorgewebe sind folglich am besten fir die

Mikrowellenablation geeignet.



Die grundlegende Wirkungsweise der Mikrowellenablation basiert auf der Denaturierung von
Proteinen im Zielgewebe durch die lokale Hitzeentwicklung. Hierbei ist es wichtig, dass ein
bestimmtes Temperaturniveau erreicht und gehalten werden kann. Bei Temperaturen zwischen
42°C und 45°C konnten zwar Gewebsschaden und eine erhohte Suszeptibilitat des Gewebes
gegentiber Chemotherapeutika nachgewiesen werden, jedoch kann hier auch nach langerer
Hitzeeinwirkung noch vitales Gewebe im Ablationsareal verbleiben (14). Erst fur
Temperaturen zwischen 40°C und 60°C, welche ber einen Zeitraum von mehreren Minuten
erreicht und gehalten werden, oder fiir Temperaturen ber 60°C konnte gezeigt werden, dass
eine vollstandige Gewebsnekrose zuverlédssig erreicht wird (14, 15). Das Ausmall der
Gewebserwéarmung korreliert unmittelbar mit der eingebrachten Energie, wobei die maximal
einbringbare Energie durch das verwendete Material, insbesondere den Durchmesser der
Antenne, begrenzt ist (5). Zentral im Bereich um die Antenne sind die erreichbaren
Temperaturen am hodchsten; sie kénnen bis zu 120°C betragen und filhren neben einer
Proteindenaturierung auch zu Gewebsverdampfung und Gewebskarbonisierung, wobei sich
letztere negativ auf die Hitzeausbreitung auswirken kann (16). Bedingt durch die Absorption
der Mikrowellen kommt es mit zunehmender Ausbreitung im Gewebe zu einer Abnahme der
maximal erreichten Temperatur, sodass im Randbereich einer Thermolasion schlielich keine

vollstdndiger Gewebsuntergang mehr erreicht werden kann (17).

1.1.2 Vor- und Nachteile der Mikrowellenablation gegentber anderen lokalablativen

Verfahren

Neben der Mikrowellenablation kdnnen auch andere lokalablative Verfahren angewendet
werden, von denen hier insbesondere die Radiofrequenzablation Erwahnung finden soll. Die
Radiofrequenzablation ist sowohl aufgrund der geringen Komplikationsrate als auch wegen
der guten klinischen Praktikabilitdt das aktuell am weitesten verbreitete lokalablative
Verfahren und somit auch das Verfahren mit der grofiten klinischen Erfahrung (18, 19). Die
Wirkungsweise der Radiofrequenzablation beruht auf der thermischen Gewebsdestruktion
durch hochfrequenten Wechselstrom. Ahnlich zur Mikrowellenablation wird eine
nadelformige Elektrode in das Zielgewebe eingebracht, wobei dies entweder intraoperativ am
eroffneten Situs oder auch perkutan CT-, MRT- oder Sonografie-gestutzt erfolgen kann (20).
Zusétzlich wird eine Neutralelektrode bendtigt, welche breiflachig z.B. an den Extremitéaten

befestigt wird. Uber einen Generator wird sodann ein hochfrequenter Wechselstrom mit einem



Frequenzspektrum zwischen 375 Hz und 480 Hz in das Gewebe abgegeben. Hierdurch baut
sich zwischen der aktiven, in das Zielgewebe eingebrachten Elektrode und der
Neutralelektrode ein Spannungsfeld auf, in dem der Strom frei flieBen kann. Dies fihrt zu einer
beschleunigten Bewegung von intrazelluldren lonen und somit zu einer Hitzeentstehung.
Durch den spitzen, punktférmigen Charakter der aktiven Elektrode ist die Stromdichte hier am
hochsten und die zuséatzliche Reibung durch die lonenbewegung fihrt zu einer lokalen
Warmeentwicklung (21). Ein Nachteil der Radiofrequenzablation ist, dass mit zunehmender
Gewebstemperatur die elektrische Leitfahigkeit des Gewebes abnimmt. Bei hohen
Temperaturen kdnnen zudem auch bei der Radiofrequenzablation Gewebsverdampfung und
Karbonisierung auftreten, was den elektrischen Widerstand des Gewebes zusétzlich erhoht.
Der effektive Wirkungsbereich der Radiofrequenzablation ist somit eng auf das unmittelbare
Umfeld der aktiven Elektrode begrenzt (22). Die Mikrowellenablation bietet demgegentiiber
den Vorteil, dass sich Mikrowellen im Gewebe besser ausbreiten und somit groRere
Ablationsareale erreicht werden kénnen (> 5 cm). Letztere sind lediglich durch die GréRe der
Antenne und die damit maximal einbringbare Energie limitiert. Erzielt werden kann eine
VergroRerung des Ablationsareals bei der Radiofrequenzablation zum einen durch die Nutzung
expandierbarer Elektroden, welche sich haken- oder schirmartig im Gewebe entfalten, und zum
anderen durch eine Verlangerung der Ablationsdauer auf 20 bis 30 Minuten, sodass die W&arme
sich durch Konvektion weiter im Gewebe ausbreiten kann (21). Im Vergleich zeigt die
Mikrowellenablation deutlich kiirzere Ablationszeiten von fiinf bis zehn Minuten (23). Ein
weiterer Vorteil der Mikrowellenablation ist die verringerte Anfalligkeit fur Kihleffekte des
Gewebes. Insbesondere in der Leber stellt die Thermokonvektion durch die duale
Blutversorgung eine bedeutende Limitation der Radiofrequenzablation dar (24). Gerade in der
N&he grofRer Geféale kann dieser sogenannte ,Heat-Sink‘-Effekt zu einer signifikanten
Reduzierung der L&sionsgroRe fuhren (24, 25). Bei der Mikrowellenablation konnten bislang

keine vergleichbaren Effekte grolier GeféaRRe auf die L&sionsgroRe beobachtet werden (1).

1.1.3 Durchfuhrung einer hepatischen Thermoablation

Die hepatische Mikrowellenablation und die Radiofrequenzablation &hneln sich hinsichtlich
ihrer Durchfuhrung. Beide kdnnen sowohl intraoperativ am erdffneten Situs erfolgen als auch
perkutan. Wahrend die intraoperative Durchfihrung eine genauere Platzierung der

Ablationsantenne ermdglicht, ist die perkutane Variante weniger invasiv und eignet sich



insbesondere flr Patientinnen und Patienten mit multiplen Komorbiditaten. Bei der
intraoperativen  Ablation erfolgt die Platzierung der Ablationsantenne primar
ultraschallgestutzt, wohingegen die perkutane Ablation sowohl Sonografie- als auch CT- oder
MRT-gestitzt erfolgen kann. Die Vorteile der CT gegeniber der Sonografie sind dabei die
hohere Orts- und Tiefenauflosung sowie die bessere Einschatzung der Ablationsgrofie (26).
Dagegen liegen die Vorteile der Sonografie im Verzicht auf ionisierende Strahlung und in einer
hoheren Zeitauflosung, was auch eine Live-Uberwachung der Ablation ermdglicht. Der
Nachteil der MRT-gesteuerten Ablation ist demgegenuber, dass die verwendeten Materialien
MRT-sicher sein mussen, welches auf die Mehrzahl der verwendeten Systeme nicht zutrifft.
Allerdings bietet die MRT im Vergleich zu der CT oder der Sonografie einen uberlegenen
Weichteilkontrast (27). Die vorliegende Arbeit widmet sich in diesem Kontext der CT-

gestiutzten Thermoablation.

Nach Sedierung und Analgesie der Patientin bzw. des Patienten erfolgt zunédchst eine CT-
gestutzte Planungsaufnahme. Anhand derer wird das zu abladierende Areal dargestellt und der
optimale und risikodrmste Zugangsweg ausgewahlt. Zusatzlich werden die erforderliche Grofie
des Ablationsareals inklusive eines 5 mm-messenden Sicherheitsabstands, der bendtigte
Energieeintrag sowie die erforderliche Ablationsdauer ermittelt. Nach Lokalanésthesie und
Durchfuihrung eines kleinen Hautschnittes erfolgt sodann die Platzierung der Antenne unter
CT-fluoroskopischer Kontrolle. Wenn monopolare Sonden verwendet werden, mussen bei der
Durchfuhrung einer Radiofrequenzablation gegebenenfalls zusétzlich noch Erdungselektroden
auf der Haut der Patientin bzw. des Patienten platziert werden. Nach Verifizierung der
korrekten Lage der Antenne wird die eigentliche Ablation durchgefihrt, deren Erfolg durch
gelegentliche fluoroskopische Kontrollaufnahmen Uberwacht wird. Nach Beendigung der
Ablation wird empfohlen, die Antenne wenige Zentimeter zurtickzuziehen und eine kurze (ca.
30 Sekunden anhaltende) Ablation des Stichkanals durchzufiihren, um eventuell verschleppte
Tumorzellen abzut6éten. Nach Zug der Ablationsantenne erfolgt die Kontrollbildgebung

zwecks Erfolgsevaluation.

1.2 Bildgebung nach hepatischer Thermoablation

In der unmittelbar postinterventionellen Bildgebung wird sichergestellt, dass die GrolRe des

Ablationsareals inklusive des Sicherheitsabstands ausreichend grof3 ist, um eine vollstandige



Erfassung des Tumorareals zu gewéhrleisten. Falls sich die GroRe des Ablationsareals hierbei
als unzureichend herausstellen sollte, kann eine sofortige Nachablation erfolgen. Eine
zuverlassige Einschatzung der Lé&sionsgroRe stellt jedoch eine Herausforderung dar und
Lokalrezidive kdnnen auftreten, auch wenn die Ablation zun&chst als ausreichend befunden
wurde. Die Rate der berichteten Lokalrezidive schwankt hierbei in der Literatur zwischen 3,9%
und 26,7% (28-32).

1.2.1 L&sionsmorphologie in der CT

Die Ablationsareale nach Mikrowellenablation oder Radiofrequenzablation zeigen ausgepragte
morphologische Ahnlichkeiten sowohl in der postinterventionellen Bildgebung als auch
histologisch. In der CT stellen sich die Ablationen als rundliche bis ovalédre, vorrangig
hypodense, Areale dar. Der Stichkanal der Antenne erscheint aufgrund des Luftgehalts deutlich
hypodens und weist teilweise Kleinere Einblutungen auf. Sollte die Antenne bei der
Bildakquisition noch in situ verblieben sein, treten zusatzlich Aufhértungsartefakte auf. Nach
intravendser Kontrastmittelgabe kann der Rand der Ablation eine, im Vergleich zum
umliegenden Gewebe verfrihte, Kontrastmittelaufnahme zeigen und l&asst sich konsekutiv
scharf gegentiber dem hypodensen, abladierten Gewebe abgrenzen. Diese betonte randstéandige
Kontrastmittelaufnahme stellt am ehesten das Korrelat einer reaktiven Hyperdmie in der
partiell vitalen Randzone der Ablation dar. Es tritt allerdings nicht bei allen Ablationen in
gleicher Intensitdt auf und kann teilweise vollstandig fehlen (33). Zudem ist die CT-

Morphologie stark von dem Zeitabstand zur Ablation abhangig (vergleiche auch Abbildung 1).
1.2.2 Lasionsmorphologie in der Makroskopie

Makroskopisch wird die irreversible thermische Gewebsschédigung offenbar durch eine
Farbveranderung des Lebergewebes von der urspringlich rot-braunen Farbgebung des
gesunden Leberparenchyms hin zu einem grau-gelben Farbton gekennzeichnet. Die inneren
Areale der Ablationszone, in welchen ein vollstdndiger Zelluntergang sowie eine
Proteindenaturierung vorliegt, kommen als zentrale weille Zone makroskopisch zur
Darstellung (34). Zentral in der weiRen Zone, direkt um den Stichkanal der Antenne, kann
zusétzlich noch eine braune Zone abgegrenzt werden, in welcher durch starke Hitzeeinwirkung
eine Karbonisierung stattgefunden hat (34). AuRen angrenzend an die weilRe Zone folgen zwei

ringformige, rotlich gefarbte Areale, die als rote Zone bezeichnet werden. In der roten Zone



erfolgt in der Regel keine vollstandige Proteindenaturierung, weshalb zelluldre Strukturen
bestehen bleiben kénnen (34). Die thermischen Schaden in der inneren roten Zone sind
dennoch so stark ausgepragt, dass es hier oft zu einem vollstandigen Zelluntergang kommt. In
der &ulReren roten Zone kdnnen jedoch oft noch vitale Zellen nachgewiesen werden. Somit
besteht hier ein Risiko fir ein Rezidiv, sollten noch Tumorzellen in der &uf3eren roten Zone
verbleiben (17).

140
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Verstrichene Minuten nach der ersten Ablation

Abbildung 1. Darstellung der zeitabhdngigen GréRenanderungen der Ablationsareale. Nach einer initialen Volumenzunahme
innerhalb der ersten 30 Minuten kommt es im weiteren zeitlichen Verlauf wieder zu einer Volumenreduktion. Abbildung
adaptiert nach: Bressem et al., Exploring patterns of Dynamic Size changes of Lesions after Hepatic Microwave Ablation in
an In Vivo Porcine Model, Scientific Reports, 2020 (Open Access Publikation, verdffentlicht unter einer Creative Commons

License).

1.2.3. Lasionsmorphologie in der Histologie

Gemeinhardt et al. und Geyer et al. untersuchten die histologische Struktur von
Ablationsarealen in vivo und ex vivo (17, 34). Die Gewebsschnitte wurden hierzu zum einen
mit einer Hamatoxylin-Eosin-Farbung (HE) und einer Vital-Farbung (Nicotinamid-Adenin-
Dinukleotid-(NADH)-Diaphorase, Nitroblautetrazoliumchlorid (NBT)) vorbereitet. Dabei

zeigte sich ein vollstandiger Untergang zelluldrer Strukturen in der weilen Zone, was einer
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Avitalitdt des Gewebes entspricht. Die innere rote Zone wies eine ausgepragte zelluldre
Degeneration auf, wobei die Zellgrenzen intakt waren. Allerdings konnte in der Vital-Féarbung
keine NADH-Diaphorase-Aktivitat mehr nachgewiesen werden, sodass auch hier von einem
vollstandigen Zelltod ausgegangen werden kann. Die &uflere rote Zone ist generell
gekennzeichnet durch ein interzellulares Odem sowie eine reduzierte Vitalitat der Zellen. In
der HE-Farbung zeigten sich die zelluldren Strukturen bei einer Vielzahl der Zellen der &uf3eren
roten Zone intakt, in der NADH-Diaphorase-Farbung wiesen diese Zellen jedoch zum Grof3teil
einen Vitalitatsverlust auf (17). Hier muss beachtet werden, dass Areale mit vollstandigem
Zelltod aufgrund der noch erhaltenen zelluldren Struktur in der Makroskopie kleiner erscheinen
als sie es in Wirklichkeit sind (34).

1.3 Struktur und Fragestellungen dieser Arbeit

In der vorliegenden Habilitationsschrift wurde der Nutzen der CT-Bildgebung zur
Visualisierung von GrofRe, Form und zonaler Gliederung des Ablationsareals evaluiert. In
diesem Zusammenhang wird zuerst eine Arbeit vorgestellt, die die CT Bildgebung nutzt, um
den Einfluss von intrahepatischen Gefdlen auf die GroRe eines Ablationsareals nach
Radiofrequenzablation darzustellen. Hier zeigte sich, dass eine starke Leberperfusion sowohl
in der CT als auch in makroskopischen Gewebsschnitten mit einer unregelméliiigen
Lasionsmorphologie assoziiert ist. Durch Unterbrechung des hepatischen Blutflusses konnten

groRere, rundlich-ovale Ablationsareale erzielt werden (Originalarbeit 1).

Zwei weitere Arbeiten (Originalarbeiten 2 und 3) untersuchten die CT-Perfusion beziglich
ihrer Eignung zur Darstellung der unterschiedlichen Zonen des Ablationsareals. Dabei wurden
in Originalarbeit 2 unterschiedliche Perfusionsalgorithmen miteinander verglichen und in
Originalarbeit 3 wurde der am besten geeignete Algorithmus zur Darstellung der Nekrosezone
im Vergleich zur Histologie herausgestellt. Die Hypothese dieser beiden Arbeiten war, dass
durch die thermische Gewebsschéadigung die Gewebsperfusion reduziert wird, wobei dieser
Effekt in der zentralen Nekrosezone aufgrund der vollstdndigen Zerstérung der Gewebs- und

Gefalarchitektur starker ausgepragt ist als in der peripheren, noch partiell vitalen Zone.

Wihrend in diesen ersten drei Originalarbeiten jeweils Untersuchungsmethoden evaluiert
wurden, die mit zusétzlichen Kontrastmittelgaben oder Strahlenexposition einhergingen,

wurde in der vierten Originalarbeit untersucht, ob die zonale Gliederung des Ablationsareals
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auch durch die Extraktion und Analyse quantitativer Bildmerkmale aus Routineaufnahmen
dargestellt werden kann. Die Hypothese von Originalarbeit 4 war dabei, dass sich
Veranderungen auf zelluldarer Ebene in quantitativen Bildmerkmalen widerspiegeln,

beispielsweise in Form einer erhéhten Entropie.

In der finften Originalarbeit wurden die dreidimensionalen GroélRenanderungen der
Ablationsareale im postinterventionellen Verlauf untersucht. Die grundlegende Hypothese war
hier, dass die Grolienédnderungen durch angrenzende Strukturen, wie z.B. GefaRe, beeinflusst

werden und somit oft inhomogen verlaufen.
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2 Eigene Arbeiten

2.1 Multipolare RFA der Leber: Einfluss der intrahepatischen GefaRe auf die
Ablationszonen und Eignung der Kontrastmittel-CT zur Erfassung der
Ablationsdimensionen - Ergebnisse eines in vivo Schweinelebermodells (Originalarbeit
1)

Multipolar RFA of the liver: Influence of intrahepatic vessels on ablation zones and
appropriateness of CECT in detecting ablation dimensions - Results of an in-vivo porcine

liver model

Janis L. Vahldiek, Christoph Erxleben, Keno K. Bressem, Ole Gemeinhardt, Franz Poch,
Bernhard Hiebl, Kai S. Lehmann, Bernd Hamm, Stefan M. Niehues

Clinical Hemorheology and Microcirculation. Juni 2018. DOI: https://doi.org/10.3233/CH-
189313

Eine Herausforderung bei der Radiofrequenzablation ist die Reduzierung der Rate an
Lokalrezidiven, welche im Durchschnitt 12,4 % betragt (35). Mit verantwortlich fur ein
Lokalrezidiv kann der sogenannte ,,heat sink* Effekt sein, der das Abfiihren der Warmeenergie
durch grol3e hepatische GeféalRe beschreibt und beinhaltet, dass nahe an diesen Gefalien keine
ausreichend hohe Temperatur flr eine vollstandige Gewebsnekrose erreicht werden kann.
Maoglichkeiten, den ,heat sink* Effekt zu reduzieren und gréRere Ablationsareale zu erzielen,
sind zum einen die Drosselung der hepatischen Blutzufuhr durch das Pringle Man6ver sowie

die Verwendung von multipolaren RFA-Elektoren mit mehreren Antennen (36).

Die Durchfiihrung und auch Erfolgskontrolle der Radiofrequenzablation kann mittels der CT
erfolgen, wobei es aktuell keine allgemeingultigen Protokolle fur die postablationale
Bildgebung gibt. Gegenstand von Originalarbeit 1 war es deshalb den Einfluss des Pringle
Manovers auf die Morphologie der Ablationsareale zu untersuchen und die Eignung der

Kontrastmittel-CT fir die Darstellung dieser Ablationsareale zu evaluieren.

Es wurden 19 hepatische Radiofrequenzablationen an zehn lebenden Hausschweinen
durchgefuhrt. Nach Eréffnung des Situs erfolgte die Ablation der Leber mittels einer bipolaren
Sonde mit drei intern geklhlten Antennen. Die Antennen wurden CT-flouroskopisch

eingebracht und mittig in einen der Leberlappen platziert. 15 Ablationen wurden wahrend eines
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physiologischen Blutflusses durchgefiihrt, vier Ablationen nach Unterbrechung des
hepatischen Blutflusses durch das Pringle Mandver. Nach der Ablation erfolgte jeweils eine
Kontrollbildgebung mittels Kontrastmittel-CT. AnschlieBend wurde der Transfer der Tiere in
den Operationssaal durchgefuhrt und die Leber wurde explantiert. Darauf folgte die in toto
Resektion der Ablationsareale. Durch ein zuvor entlang der Antenne eingebrachtes
Plastikrohrchens konnten die Langsachse der Ablationsareale identifiziert werden und mit
Hilfe einer Schnittschablone makroskopische Gewebsschnitte der aktiven Zone direkt
orthogonal zur Ldangsachse angefertigt werden. Die Morphologie der makroskopischen

Schnitte wurde anschlieBend mit multiplanar rekonstruierten CT-Aufnahmen verglichen.

Ablationsareale, welche unter Erhaltung des hepatischen Blutflusses angefertigt wurden,
zeigten eine unregelmaBige, exzentrische Form &hnlich eines Kleeblatts. Verlief ein Gefaly
nahe eines Ablationsareals, konnte zudem eine Aussparung der Koagulationsnekrose
angrenzend an das GefaR beobachtet werden. Im Gegenzug zeigten Ablationen, die unter
Anwendung eines Pringle Mandvers durchgefiihrt wurden, eine homogen ovale Struktur und

waren deutlich groRer.

In der postinterventionellen CT stellten sich die Ablationsareale als homogen hypodense
Strukturen dar mit dezent hyperdensen Randbereich. Im Bereich der Stichkanale zeigten sich

in der CT teilweise hyperdense Einblutungen oder hypodense Lufteinschlisse.

Die GroRe und Form der Ablationsareale korrelierte stark zwischen Messungen in der CT und
den makroskopischen Aufnahmen (Diameter r = 0.919 und maximale Flache r = 0.966).
Hierbei zeigten jedoch die Messungen in den vier Pringle-Lasionen einen gréf3eren
Unterschied mit Abweichung von > 10% zwischen CT und Makroskopie, wobei die CT die
GroRe der Ablationsareale Uberschétzte. Bei den unter physiologischen Blutfluss angefertigten
Lé&sionen zeigten nur finf von 15 Messungen Unterschiede von > 10% zwischen der CT und

der Makroskopie.

Die Ergebnisse von Originalarbeit 1 zeigen, dass auch bipolare Radiofrequenzablationen mit
mehreren Antennen anfillig fiir den ,heat sink“ Effekt sind. Durch Unterbindung des
hepatischen Blutflusses konnen groRere und homogenere Ablationsareale erzeugt werden,
sodass diese Technik bei groReren Tumoren erwogen werden konnte. Zudem ergab sich, dass
in der unmittelbar postinterventionellen CT die Grol3e der Ablationsareale tiberschéatzt wird,

was bei der Beurteilung des Ablationserfolges berticksichtigt werden sollte.
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2.2 Vergleich  verschiedener 4D-CT-Perfusionsalgorithmen  zur  Lé&sions-
Visualisierung nach Mikrowellenablation in einem In-Vivo-Schweinemodell
(Originalarbeit 2)

Comparison of different 4D CT-Perfusion algorithms to visualize lesions after microwave

ablation in an in vivo porcine model.

Keno K. Bressem, Janis L. Vahldiek, Christoph Erxleben, Beatrice Geyer, Franz Poch, Seyd

Shnayien, Kai S. Lehmann, Bernd Hamm, Stefan M. Niehues

International Journal of Hyperthermia. Juni 2019. DOI:
https://doi.org/10.1080/02656736.2019.1679894

Die zuverlassige Darstellung von nekrotischem Lebergewebe nach einer hepatischen
Mikrowellenablation durch die Kontrastmittel-CT bleibt eine klinische Herausforderung (34,
37, 38). Obwohl die CT nachweislich die Rander der L&sion zuverlassig abbilden kann, ist
nekrotisches Lebergewebe nicht zuverléassig von partiell vitalem Gewebe zu unterscheiden (33,
34). Im Falle einer Tumorablation stellt dieses partiell vitale Gewebe ein Risiko flr ein
mdogliches Lokalrezidiv dar und sollte deshalb mdglichst friihzeitig erkannt werden, um eine

kurzfristige Nachablation durchfuihren zu kénnen.

Verfahren wie die CT-Perfusion bieten hier die Mdoglichkeit der Unterscheidung zwischen
vollstdndig nekrotischem Gewebe und partiell vitalem Gewebe anhand der Dynamik des
Kontrastmittelverhaltens (39). Allerdings zeigten vorangegangene Studien, dass verschiedene
Perfusionsalgorithmen bei identischen Datensédtzen unterschiedliche Resultate fir die
Gewebeperfusion liefern koénnen (40-42). Die qualitative und quantitative Auswertung
verschiedener Perfusionsalgorithmen fir die Darstellung der Koagulationsnekrose nach

Mikrowellenablation war Gegenstand von Originalarbeit 2.

Insgesamt wurden zehn Mikrowellenablationen mit nachfolgender CT-Perfusionsmessung an
lebenden Schweinen durchgefuhrt. Nach Er6ffnung des Abdomens und Freilegung der Leber
durch eine mediane L&ngslaparatomie erfolgten die Durchfiihrung der Mikrowellenablation
und parallel die CT-Fluoroskopie. Nach jeder durchgefiihrten Ablation wurde zudem eine
Kontrollbildgebung mit CT-Perfusion angefertigt. Die Perfusion erfolgte im Shuttle-Modus,
um einen Scanbereich von 16 cm abdecken zu kénnen. Insgesamt erfolgte die Injektion von 40

ml jodhaltigem Kontrastmittel parallel zur Bildakquisition. Die Perfusionsrohdaten wurden
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durch funf unterschiedliche Perfusionsalgorithmen ausgewertet, bestehend aus einem Dual-
Input-Maximalgradienten-Algorithmus, einem Dual-Input-Einzelkompartiment-Algorithmus,
einem Single- und einem Dual-Input-Dekonvolutions-Algorithmus  und  einem
Zweikompartiment-Algorithmus, der einen Patlak-Algorithmus nutzte. Soweit mdglich,
wurden fir alle Algorithmen Perfusionskarten angefertigt, die den hepatisch-arteriellen und
portalvenésen Blutfluss (AF und PF), die mittlere Transitzeit, das hepatische Blutvolumen
(HBV) und die Kapillarpermeabilitat darstellten. Zwei Radiologen platzierten unabhéngig
voneinander jeweils zwei Regions of Intererst (ROIs) zentral in die L&sion in den Bereich der
vermuteten Koagulationsnekrose sowie peripher in die Lasion in den Bereich, wo partiell
vitales Gewebe vermutet wurde. Zudem wurde eine Vergleichs-ROl in das normale
Lebergewebe gesetzt. Es folgte die Errechnung des Signal-Rausch-Verhéltnisses (SNR) und
des Kontrast-Rausch-Verhéltnisses (CNR). Die Inter- und Intrarater-Reliabilitt wurde durch
den Intraklassen-Korrelationskoeffizienten, Bland-Altman-Plots und eine lineare Regression

analysiert.

Die Perfusionswerte unterschieden sich zwischen Algorithmen mit besonders grofRen
Schwankungen fur den Dual-Input-Einzelkompartiment-Algorithmus. Alle Algorithmen
zeigten einem Abfall der Werte fiir die arterielle Blutflussrate des Gewebes im nekrotischen
Bereich der Ablationen. Bei den Perfusionskarten des Dual-Input-Dekonvolutions-
Algorithmus und des Dual-Input-Maximalgradienten-Algorithmus zeigten die Randbereiche
der Lasion im Vergleich zum normalen Lebergewebe eine zusatzliche Zunahme der arteriellen
Flussrate. Ahnlich verhielten sich die Flusswerte des protalvendsen Blutflusses. Auch hier
zeigte sich im Vergleich zum normalen Lebergewebe eine signifikante Abnahme der Flussrate
in der Lasion, wobei die Flussreduktion in den zentralen Anteilen besonders ausgepréagt war.
Nur fir die Flusswerte des Dual-Input-Einzelkompartiment-Algorithmus waren die
Unterschiede zwischen abladiertem und normalem Lebergewebe nicht signifikant, da sich hier
ausgepragte Schwankungen der Messwerte zeigten. Fir die mittlere Transitzeit wurden
teilweise gegensatzliche Werte zwischen den Algorithmen ermittelt. W&hrend mit dem Dual-
Input-Einzelkompartiment-Algorithmus eine hohere mittlere Transitzeit fur die Ablationen
ermittelt wurde, wiesen die Parameterkarten der anderen Algorithmen eine Reduktion
innerhalb  des abladierten Lebergewebes auf. In den Perfusionskarten beider
Dekonvolutionsalgorithmen konnte zusatzlich eine weitere Reduktion in den zentralen
Lasionsanteilen ermittelt werden. Das hepatische Blutvolumen zeigte in allen Perfusionkarten

eine Reduktion innerhalb der L&sionen, wobei diese zentral starker ausgepragt war. Beziglich
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des SNR und des CNR zeigten die Perfusionkarten des Dual-Input-Einzelkompartiment-
Algorithmus die geringsten Werte. Die grofitenteils hochsten SNR- und CNR-Werte konnten
fur den arteriellen Blutfluss und das hepatische Blutvolumen in den Perfusionskarten der
Dekonvolutionsalgorithmen erreicht werden. Die Ubereinstimmung zwischen den beiden
auswertenden Radiologen war (berwiegend gut mit Intraklassenkorrelationskoeffizienten
zwischen 0.89 (Dual-Input-Dekonvolution) und 0.69 (Single-Input-Dekonvolution) fir die
auleren Lasionsareale und 0.9 (Dual-Input-Dekonvolution) und 0.81 (Zweikompartiment-

Algorithmus) flr die zentralen Lasionsareale.

Die Ergebnisse aus Originalarbeit 2 deuten darauf hin, dass eine zuverlassige Abgrenzbarkeit
des Lé&sionsrandes und insbesondere der zentralen Koagulationsnekrose insbesondere durch
Perfusionskarten des hepatischen Blutflusses (arterieller Blutfluss und portalvendser Blutfluss)
sowie des hepatischen Blutvolumens ermoglicht wird. Der Dual-Input-Dekonvolutions-
Algorithmus scheint sich hierbei am besten zur Darstellung der Ldasionen nach

Mikrowellenablation zu eignen.
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2.3  Verbesserte Visualisierung der nekrotischen Zone nach Mikrowellenablation

durch die CT-Volumenperfusion in einem In-Vivo-Schweinemodell (Originalarbeit 3)

Improved Visualization of the Necrotic Zone after Microwave Ablation Using Computed

Tomography Volume Perfusion in an In Vivo Porcine Model

Keno K. Bressem, Janis L. Vahldiek, Christoph Erxleben, Seyd Shnayien, Franz Poch,

Beatrice Geyer, Kai S. Lehmann, Bernd Hamm, Stefan M. Niehues
Scientific Reports. Dezember 2019

DOI: https://doi.org/10.1038/s41598-019-55026-9

Die CT-Perfusion kann genutzt werden, um eine verbesserte Visualisierung der
Koagulationsnekrose nach Mikrowellenablation in der postinterventionell durchgefiihrten CT
zu erzielen, da sie es ermdglicht, anhand der Dynamik des Kontrastmittelverhaltens vollstandig
nekrotisches Gewebe von partiell vitalem Gewebe zu unterscheiden (39). Die verschiedenen
Perfusionsalgorithmen zeigen diesbeziglich jedoch eine unterschiedliche Performance.
Nachdem in Originalarbeit 2 bereits der Dekonvolutions-Algorithmus als vielversprechendster
Algorithmus fur die Visualisierung der Koagulationsnekrose nach Mikrowellenablation
identifiziert werden konnte, beschaftigt sich Originalarbeit 3 mit der Evaluation dieses
Algorithmus. Dabei dient die Histologie als Referenzstandard und es wird ein Vergleich mit

der reguldren Kontrastmittel-CT angestellt.

Dekonvolutionsmodelle verwenden eine Impulsrestfunktion (,,Impulse Residue Function® -
IRF), die aus den Zeit-Abschwachungs-Kurven der Rdéntgenstrahlen in Arterien, Pfortader
(Dual Input) und Gewebe berechnet wird (43). Um die Berechnungen zu vereinfachen, wird
die Form der IRF vorab festgelegt. Bei dem in dieser Arbeit verwendeten Modell wird eine
rechteckige Form der Impulsrestfunktion angenommen. Die Flache unter der Kurve entspricht
hierbei dem Blutvolumen im entsprechenden Gewebe und die Hohe der Kurve zeigt die
korrespondierende Gewebeperfusion an (43, 44). Fir die Evaluation des Perfusionsalgorithmus
wurden Mikrowellenablationen sowie CT-Perfusionen an flinf gesunden Schweinen
durchgefiihrt. Aufgrund der dicken Kutis der Tiere wurde, um den Zugang zur Leber zu
erleichtern, zuerst eine mediane Langslaparatomie mit Freilegung der Leber durchgefihrt.
AnschlieBend erfolgte die Platzierung der Mikrowellensonde in die Leber unter CT-

fluoroskopischer Kontrolle. Im Anschluss an jede Ablation erfolgten die CT-Perfusion sowie
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die regulére Kontrastmittel-CT. Die Perfusion wurde im Shuttle-Modus mit bidirektionalen
Tischbewegungen wahrend der kontinuierlichen Applikation von 40 ml jodhaltigen
Kontrastmittels durchgefiihrt. Im Anschluss an die Ablationen wurden die Tiere in den
Operationssaal Uberfiihrt, wo die Explantation der Leber und die in toto Resektion der
Ablationsareale erfolgte. AnschlieBend wurde die Euthanasie eingeleitet. Mit Hilfe einer
speziellen Schneidevorrichtung konnten histologische Schnitte gewonnen werden, die strikt
orthogonal zur Langsachse der Lasion gerichtet waren (25). Diese Schnitte wurden mit einem
Vitalfarbstoff angeféarbt und digitalisiert, wobei der nekrotische Kern segmentiert wurde.
AnschlieRend folgte die Uberlagerung der Perfusionskarten sowie der regulédren
Kontrastmittel-CT (als Baseline) mit den digitalisierten histologischen Schnitten. Variierende
Schwellenwerte wurden flr die Perfusionsmessungen angewendet, wobei Perfusionswerte
unterhalb des Schwellenwertes als nekrotisch und Werte oberhalb des Schwellenwertes als
zumindest partiell vital angesehen wurden. Eine Receiver Operating Characteristic (ROC)-
Analyse wurde zur Ermittlung des fiir die Darstellung der Nekrosezone optimalen
Schwellenwertes genutzt. Der auf diese Weise ermittelte optimale Schwellenwert wurde auf
alle Lasionen angewendet. Errechnet wurden dabei die Sensitivitat bzw. die Richtig-Positiv-
Rate sowie die Falscherkennungsrate der CT-Perfusion. Die histologischen Schnitte dienten

als Referenzstandard.

Bei einem Schwellenwert von 200 Hounsfield Units (HU), wobei Lé&sionsareale mit VVoxel-
Werten unter 200 HU als nekrotisch und Areale Uber 200 HU als zumindest partiell vital
gewertet wurden, zeigte die regulére Kontrastmittel-CT eine Sensitivitat von 81% und eine
Falscherkennungsrate von 52%. In den Perfusionskarten der AF als auch des HBV konnte eine
signifikant hohere Genauigkeit als in der reguldren Kontrastmittel-CT erzielt werden (p <
0.001). Fir die HBV zeigte sich eine Sensitivitat von 89% und eine Falscherkennungsrate von
25% bei einem Schwellenwert von 29 ml. Fir die AF konnte bei einem Schwellenwert von 74
ml/min eine Richtig-Positiv-Rate von 90% und eine Falscherkennungsrate von 50% erreicht
werden. Mit den Perfusionskarten der Mittleren Transitzeit (MTT), des portalvendsen
Blutflusses (PF) oder des Totalen hepatischen Blutflusses (TF) wurden im Vergleich zur
Kontrastmittel-CT schlechtere Genauigkeiten erzielt. Die Flache unter der Summary Receiver
Operating Characteristic (SROC) Kurve betrug fir die regulére Kontrastmittel-CT 0,59, flr die
Perfusionskarte des arteriellen Blutflusses dagegen 0,66 und fiir die Perfusionskarte des

hepatischen Blutvolumens sogar 0,85. Dies zeigt an, dass fir alle evaluierten Lasionen die
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Perfusionskarte des HBV am besten geeignet war fur die Darstellung der Koagulationsnekrose,

gefolgt von der Perfusionskarte des AF und der reguldren Kontrastmittel-CT.

Die Ergebnisse von Originalarbeit 3 zeigen, dass durch die CT-Perfusion eine genauere
Abschéatzung der Ausdehnung der Koagulationsnekrose nach hepatischer Mikrowellenablation
gelingen kann. Insbesondere die Perfusionskarten des arteriellen Blutflusses sowie des

hepatischen Blutvolumens scheinen dabei der reguléren Kontrastmittel-CT (berlegen zu sein.
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2.4 Subregionen-Radiomics-Analyse zur Darstellung der Nekrose nach hepatischer

Mikrowellenablation - eine Proof-of-Concept-Studie (Originalarbeit 4)

Subregion Radiomics Analysis to Display Necrosis After Hepatic Microwave Ablation - A
Proof of Concept Study

Keno K. Bressem, Lisa C. Adams, Janis L. Vahldiek, Christoph Erxleben, Franz Poch, Kai S.

Lehmann, Bernd Hamm, Stefan M. Niehues
Investigative Radiology. Juli 2020.

DOlI: https://doi.org/10.1097/RL1.0000000000000653

Die bereits vorgestellten Originalarbeiten 2 und 3 widmen sich der Verbesserung der
Bildgebung des Ablationsareals durch Perfusionsbildgebung. Die routinemaliige Bildgebung
nach einer Mikrowellenablation besteht jedoch zumeist lediglich aus einer Kontrastmittel-CT
in venoser Phase. Wohingegen die CT-Perfusion eine kontinuierliche Bildakquisition Uber
einen langeren Zeitraum benétigt (33, 39). Somit stellen beide Methoden eine zusatzliche
Strahlenexposition fir die Patientin/den Patienten dar. Das Ziel von Originalarbeit 4 war
deshalb die Verbesserung der Visualisierung der Koagulationsnekrose nach
Mikrowellenablation in der postablationalen Routinebildgebung, indem quantitative
Bildmerkmale extrahiert und genutzt wurden. Es wurden zehn Ablationen bei acht gesunden
Schweinen unter CT-fluoroskopischer Kontrolle durchgefiihrt. Jeder Ablation folgte eine
Kontrollaufnahme des Ablationsareals durch die Kontrastmittel-CT mit Bildakquisition in der
venosen Kontrastmittelphase. Nach Abschluss der Ablationen wurden die VVersuchstiere in den
Operationssaal tberfiihrt, um eine in toto Resektion der Lasionen zu bewerkstelligen. Mit Hilfe
einer Schnittschablone wurden makroskopische Schnitte orthogonal zur Langsachse der Lasion
angefertigt, aus denen dann im Anschluss die Anfertigung histologischer Schnitte der aktiven
Zone der Ablation erfolgte. Mittels einer Vitalfarbung (NADH-Diaphorase) gelang die
Unterscheidung der Koagulationsnekrose vom partiell vitalen Gewebe innerhalb der Lé&sion.
Es folgte eine multiplanare Reformatierung der CT-Aufnahmen, sodass sie zu der Ebene der
histologischen Schnitte korrespondierten.  Nach der Digitalisierung gelang so eine
Uberlagerung der CT-Reformationen und der Histologie. Hierdurch konnten die Subregionen
der CT-Aufnahme identifiziert werden, die mit vollstdndig nekrotischem Gewebe korrelierten,

sowie die Areale, die partial vitalem Gewebe entsprachen. Fir jede Subregion wurden
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quantitative Bildmerkmale fir die weitere Analyse exportiert. Vier Arten bindrer
Klassifikationsmodelle wurden auf den Daten trainiert, um die Koagulationsnekrose von
partiell vitalem Gewebe in der jeweiligen Subregion zu unterscheiden. Die vier Modelle waren
ein Generalisiertes-Lineares-Gemischtes-Modell (GLMM), ein Stochastic-Gradient-Boosting-
Modell (SGB), ein Random-Forest-Klassifikationsmodell (RF) sowie ein Nachste-Nachbarn-
Klassifikationsmodell (KNN). Die errechneten Wahrscheinlichkeiten fur das Vorliegen einer
Koagulationsnekrose in der entsprechenden Subregion der CT-Aufnahme wurde als ,Heatmap°
visualisiert und mit der origindren CT-Aufnahme sowie dem histologischen Schnitt Giberlagert.
Zwei Radiologen segmentierten die Nekrosezone in der Histologie sowie der ,Heatmap‘. Die
Genauigkeit der verschiedenen Klassifikationsmodelle wurde durch die Flache unter der
Receiver-Operating-Characteristics-Kurve (AUC) sowie den Jaccard-Index evaluiert. Der
Jaccard-Index ist der Quotient aus der Ubereinstimmenden Flache zwischen ,Heatmap® und
Histologie und der nicht Ubereinstimmenden Flache. Fir das Generalisierte-Lineare-
Gemischte-Modell ergab sich eine AUC von 0,84 und ein Jaccard-Index von 0,6 zwischen der
erzeugten ,Heatmap‘ und dem histologischen Referenzstandard. Das Stochastic-Gradient-
Boosting-Modell erzielte eine AUC von 0,72 und einen Jaccard-Index von 0,5. Das Random-
Forest-Klassifikationsmodell erreichte eine Genauigkeit von 0,79, wobei der Jaccard-Index
zwischen der erzeugten ,Heatmap‘ und dem histologischen Referenzstandard 0,4 betrug. Das
Né&chste-Nachbarn-Klassifikationsmodell zeigte die schlechteste Performance mit einer AUC
von 0,6. Die Interrater-Ubereinstimmung der segmentierten LasionsgroRe in den ,Heatmaps*
wurde ebenfalls durch den Jaccard-Index analysiert. Bei dem Generalisierten-Linearen-
Gemischten-Modell betrug dieser 0,9, bei dem Stochastic-Gradient-Boosting-Model 0,8 und
bei dem Random-Forest Modell 1,0.

Insgesamt zeigen die Ergebnisse aus Originalarbeit 4, dass eine zuverlassige Darstellung der
Nekrosezone mit Hilfe einer Radiomics-Analyse auch anhand einer singulédren vendsen CT-
Phase moglich ist. Die besten Ergebnisse lieferte hier ein Generalisiert-Linear-Gemischtes-
Modell. Die Anwendung der in Originalarbeit 4 untersuchten Modelle kdnnte dazu beitragen,

die Interpretation der direkt postablational angefertigten CT zu verbessern.
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2.5  Untersuchung von Mustern dynamischer L&sionsgrofienédnderungen nach

hepatischer Mikrowellenablation in einem In-Vivo-Schweinemodell (Originalarbeit 5)

Exploring Patterns of Dynamic Size Changes of Lesions after Hepatic Microwave Ablation

in an In Vivo Porcine Model

Keno K. Bressem, Janis L. Vahldiek, Christoph Erxleben, Franz Poch, Seyd Shnaiyen,

Beatrice Geyer, Kai S. Lehmann, Bernd Hamm, Stefan M. Niehues
Scientific Reports. Januar 2020.

DOI: https://doi.org/10.1038/s41598-020-57859-1

Bei der Mikrowellenablation, einem Verfahren der minimal-invasiven Tumortherapie, wird
eine thermisch induzierte Koagulationsnekrose im Zielgewebe hervorgerufen. Wahrend des
Ablationsverfahrens kdnnen im Zielgewebe lokal sehr hohe Temperaturen von bis zu 120 °C
erreicht werden, die nicht nur zu einer Denaturierung der Proteine, sondern auch zu einer
Verdunstung des im Gewebe enthaltenen Wassers fuhren kdnnen (45). Insgesamt bewirken
diese strukturellen Veranderungen eine dynamische Veranderung der L&sionsmorphologie und
der Lasionsgrofie sowohl wéhrend der Ablation als auch in der Zeit nach erfolgter Ablation.
Die Dehydrierung des Gewebes, aber auch die Gewebsverdampfung und die Karbonisierung,
gehoren zu den wichtigsten Prozessen im Ablationsareal, die einen Einfluss auf die
LasionsgroRe nehmen und eine GroRenabnahme der L&sion von bis zu 30% verursachen
kénnen (11, 46, 47). Diese inter- und postablationalen GroRendnderungen kdnnen von
klinischer Relevanz sein, da sie die Genauigkeit der peri/postablationalen Bildgebung
beeinflussen und somit das Risiko bergen, eine unvolistandige Ablation erst mit Verzdgerung
zu bemerkten. Sie sollten deshalb insbesondere bei postinterventionellen Bildgebung

Beachtung finden.

Das Ziel von Originalarbeit 5 war somit der Darstellung der postablationalen
dreidimensionalen GroRendynamik der L&sionen nach hepatische Mikrowellenablation mit
Hilfe der Computertomographie. Hierfir wurden zehn Mikrowellenablationen an neun
gesunden Schweinen durchgefuhrt. Direkt nach der Ablation als auch in den darauffolgenden
90 Minuten wurden insgesamt jeweils vier Kontrastmittel-CTs durchgefiihrt, um das
Ablationsareal darzustellen. Die gewonnenen Bilddaten wurden daraufhin dreidimensional

rekonstruiert und manuell segmentiert. Es folgte eine Unterteilung der Ldasionen in 2D-
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Schichten entlang der z-Achse sowie eine zusatzliche planare Unterteilung der Schichten in
acht Unterabschnitte. Das Volumen der Unterabschnitte wurde (ber die unterschiedlichen
Zeitabschnitte auf Basis der VoxelgrolRe ermittelt, die prozentuale Volumenanderung im
Vergleich zum vorherigen Zeitpunkt farbcodiert und schlieRlich dreidimensional visualisiert.
Zudem wurde das gesamte Volumen des Ablationsareals zu jedem Zeitpunkt ermittelt, sodass
ein lokal gewichtetes, polynomiales Regressionsmodell (LOESS) zur Beschreibung der

GroRenverdnderungen angewandt werden konnte.

Die 3D-Analyse zeigte heterogene Volumenénderungen mit mehreren kleinen Veranderungen
in den peripheren Lasionsrandern tber alle Zeitpunkte hinweg. Diese Veranderungen waren an
den oberen und unteren Ablationsenden ausgepragter als in der Mitte der Ablation. Die meisten
Ablationen zeigten zuerst eine Volumenzunahme, die gekennzeichnet war durch eine
exzentrische Schwellung. Die grofite Dynamik wiesen hierbei Areale auf, die an ein groReres
GefaR angrenzten. Zum Zeitpunkt der letzten Bildgebung zeigten die meisten Ablationen eine
Volumenabnahme. In der polynomialen Regression war folglich ein hyperboler Verlauf der
Volumenanderung zu sehen. Die durchschnittliche Volumenzunahme betrug 11,6 % und
erreichte ihr Maximum nach 32 Minuten. Der Oberpol der Ablation zeigte hierbei einer
Volumenzunahme von 14%, der Unterpol von 12% und die mittleren Anteile der Ablation von
5%. Der initialen Schwellung folgte eine Abnahme des Ablationsvolumens. Nach
durchschnittlich 62 Minuten wurde das Ausgangsvolumen wieder erreicht. Nach 90 Minuten
reduzierte sich das Volumen des Oberpols auf 79% des Ausgangsvolumens und das des
Unterpols auf 94%, wobei im mittleren Abschnitt eine geringe Schwellung persistierte.

Insgesamt betrug das Volumen der Ablation nach 90 Minuten 96% des Ausgangsvolumens.

Die Ergebnisse von Originalarbeit 5 zeigen, dass die Ablationsareale nach erfolgter
Mikrowellenablation deutlichen GroRenénderungen unterliegen, wobei diese nach einem
ahnlichen Muster abzulaufen scheinen. Die Kenntnis dieser Grofienédnderungen, insbesondere
der initialen Schwellung, kénnte dabei helfen, den Erfolg einer Ablation besser einzuschéatzen.
So konnte der empfohlene Sicherheitsabstand beispielsweise von 5 mm auf 7 mm erweitert
werden, wenn die Kontrollaufnahme 30 Minuten nach der Ablation erfolgt, um der Schwellung

des Ablationsareals gerecht zu werden.
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3 Diskussion

Die abschlieBende Bildgebung nach erfolgter Mikrowellenablation stellt eine wichtige
Kontrollinstanz der Intervention dar, da sie es ermdglicht, unvollstdandige Ablationen
rechtzeitig zu erkennen, um gegebenenfalls eine unmittelbare Nachablation durchfiihren zu
kdnnen. Eine hohe Genauigkeit der bildgebenden Verfahren kann somit die zuverldssige
Einschatzung des Ablationserfolgs sicherstellen. Die vorgestellten Originalarbeiten im
Rahmen dieser Habilitationsschrift zeigen, dass die Kontrastmittel-CT die Grolle des
Ablationsareals Uberschétzen kann, und fuhren Maglichkeiten an, wie die Genauigkeit der CT
weiter verbessert werden kann, zum einen, um die Lasionsrander besser abzugrenzen und zum
anderen, um nekrotisches von partiell vitalem Gewebe innerhalb des Ablationsareals

unterscheiden zu kdnnen.

3.1 Grundlagen und Anwendungen der CT-Perfusion nach Mikrowellenablation

Residuales, vitales Tumorgewebe innerhalb eines Ablationsareals stellt ein Rezidivrisiko dar.
Die korrekte Identifikation vollstandig nekrotischer Areale sowie partiell vitaler Areale
innerhalb der Ablation in der postinterventionellen Bildgebung kann deshalb dazu beitragen,
das Rezidivrisiko zu reduzieren, da friihzeitig erkannt werden kdnnte, ob Tumorgewebe in den
partiell vitalen Randzonen der Ablation verbleibt. Wie oben bereits beschrieben (1.2.3.
Lasionsmorphologie in der Histologie), lasst sich das Ablationsareal in drei Subareale
unterteilen. Wahrend es zentral in der Nekrosezone zu einem vollstandigen Verlust der
zelluldren Strukturen kommt, ist die Gewebsarchitektur in den peripheren Zonen groRtenteils
erhalten (17, 34). Somit ist es auch naheliegend, dass die Gewebsdurchblutung in den Zonen
unterschiedlich ist. So ist sie in der Nekrosezone aufgrund der Zerstérung der Gefél3strukturen
nahezu vollstandig aufgehoben, wahrend sie in den peripheren Ablationszonen im Vergleich
zum gesunden Lebergewebe lediglich leicht bis maRig reduziert ist. Diese Unterschiede des
Blutflusses kénnen durch die CT-Perfusion (CTP) sichtbar gemacht werden (48, 49). Bei der
CTP handelt es sich um ein dynamisches Verfahren der CT, bei dem unter
Kontrastmittelinjektion multiple, zeitlich versetzte Aufnahmen des Gewebes angefertigt
werden. Bedingt durch den Kontrastmittelkreislauf &ndern sich hierbei die Dichtewerte des
Gewebes sowie der zu- und abfuhrenden Gefél3e abhéngig von der Zeit, wodurch Rickschlisse

auf die Gewebsperfusion gezogen werden kdnnen. Verschiedene Perfusionsalgorithmen

76



wurden hierfir entwickelt und finden Anwendung in der Klinik. Dazu zdhlen: Die
Maximalgradienten-Algorithmen,  ferner die  Einzelkompartiment-Algorithmen, die
Dekonvolutions-Algorithmen und die Zweikompartiment-Algorithmen.

Bei Maximalgradienten-Algorithmen (Maximum Slope) wird die Gewebsperfusion aus dem
Quotienten des maximalen Gradienten, der Zeit-Dichte-Kurve der Arterie und der maximalen
Kontrastmittelaufnahme des Gewebes errechnet (50). Es wird also ein linearer Zusammenhang
zwischen dem Anstieg der arteriellen Kontrastmittelaufnahme des Gewebes und der
Gewebsperfusion angenommen. Dieser lineare Zusammenhang waére jedoch nur bei
aulRerordentlich hohen Kontrastmittelinjektionsraten von 15-20 ml/s gegeben, da es sonst
bereits vorher zu einer vendsen Kontrastmittelelimination aus dem Gewebe kommt (51, 52).
Solch hohe Injektionsraten sind jedoch aufgrund der zu erwartenden vaskuldren Schaden nicht
anwendbar; somit verbleibt bei der Perfusionsberechnung durch den Maximalgradienten-
Algorithmus ein gewisser Bias. Eine weitere Limitation dieses Algorithmus ist die Anwendung
auf die Leber aufgrund ihrer dualen Blutversorgung aus Arteria hepatica und Vena portae.
Deshalb erweiterten Miles et al. den Maximalgradienten-Algorithmus zu einem ,,.Dual Input*
Algorithmus, welcher es erlaubt, die anteilige Leberperfusion aus Arterie und Pfortader zu
errechnen (43, 50). Die Einzelkompartiment-Algorithmen (,,One Comparment Models )
setzen die Annahme voraus, dass der intra- und extravaskuldre Raum beziglich der
Kontrastmittelaufnahme als ein einzelnes funktionelles Kompartiment agieren (53). Aufgrund
der besonderen Leberanatomie stellt dies eine valide Annahme dar. Um das sauerstoffreiche
arterielle Blut mit dem nahrstoffreichen Blut der Pfortader zu vermischen, weist die
Leberendstromstrecke einen diskontinuierlichen Endothelverband (Sinusoide) auf, sodass der
Intra- und Extravasalraum als ein funktionelles Kompartiment angesehen werden kénnen. Es
kann somit zu einer ungehinderten Diffusion von Kontrastmittel aus dem Intravasalraum in
den  Extravasalraum  entlang des  Konzentrationsgradienten = kommen.  Die
kontrastmittelbedingte Dichtezunahme ist demzufolge direkt proportional zur Dichtezunahme
der GefaRe und es kann hierdurch auf die Gewebsperfusion riickgeschlossen werden. Ahnlich
zum Maximalgradienten-Algorithmus ist auch hier die vendse Elimination des Kontrastmittels
nicht mitbertcksichtigt. Sobald Kontrastmittel in das vendse System (bertritt, wére somit die
Einzelkompartiment-Hypothese nicht mehr giltig und ein Bias wirde in die Berechnung
eingebracht (43, 54, 55). Bei Dekonvolutions-Algorithmen werden zuerst die Zeit-Dichte
Kurven des Gewebes und der versorgenden GeféaRRe ermittelt, anschlielend wird hieraus eine
Impulsresidualfunktion abgeleitet, aus welcher die theoretische Perfusion des Gewebes

abgeleitet werden kann (43). Da es sich hierbei um ein rechenaufwendiges Verfahren handelt,
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wird die Form der Impulsresidualfunktion im Voraus festgelegt. In Originalarbeit 2 und
Originalarbeit 3 wurde beispielsweise eine rechteckige Form der Funktion vorgegeben. Die

Gewebsperfusion kann anschlieRend aus der H6he der Kurve abgelesen werden (44).

Klinische Anwendung findet die CTP derzeit bereits in der Bildgebung des akuten
Schlaganfalls zur Darstellung der Penumbra und zur ldentifikation von Patientinnen und
Patienten, die von einer Rekanalisationstherapie profitieren wirden (56). Ein weiteres
Anwendungsgebiet der CTP ist das Therapiemonitoring von Metastasen, da insbesondere bei
neueren Tumortherapien die Reduktion der Tumorperfusion ein Marker fur
Therapieansprechen sein kann, auch wenn es zu keiner GréRenreduktion der Tumoren kommt
(51). Fir die Radiofrequenzablation konnte ebenfalls gezeigt werden, dass
Perfusionsunterschiede zwischen der zentralen Nekrosezone und der Randzone existieren und
mittels CTP dargestellt werden kdnnen (48), und dass auch residuales Tumorgewebe nach
Ablation durch die CTP identifiziert werden kann (49). Eine Herausforderung der CTP ist
jedoch, dass durch verschiedene Algorithmen und variierende Nutzereingaben zur Berechnung
der Gewebsperfusion unterschiedliche Werte ermittelt werden (41, 42, 57). Daher wird die
Nutzung eines einheitlichen Algorithmus fur die Evaluation der Gewebsperfusion empfohlen
(40).

In Originalarbeit 2 wurden deshalb verschiedene Perfusionsalgorithmen beziiglich ihrer
Eignung zur Darstellung des Ablationsareals und auch bezuglich ihrer Inter- und
Intrarateriibereinstimmung verglichen. Es zeigte sich, dass Dekonvolutions-Algorithmen am
besten fir die Darstellung der Nekrosezone geeignet zu sein scheinen und eine vergleichsweise

hohe Inter- und Intrarateribereinstimmung aufweisen.
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Abbildung 2. Beispielubersicht verschiedener Perfusionskarten fiir die Darstellung der Nekrosezone, berechnet durch den
Dual-Input-Dekonvolutions-Algorithmus. Es wird offenbar, dass die bestmdgliche Abgrenzung der Nekrosezone hier in den
Karten des Arteriellen Blutflusses sowie des Blutvolumens gelingt. Diese Abbildung wurde vom Habilitanden erstellt und
entspricht bisher unverdffentlichten Ergebnissen aus Originalarbeit 3.

In Originalarbeit 3 wurden daraufhin der Dual-Input-Dekonvolutions-Algorithmus
tiefergehend untersucht und es wurden allgemeingiltige Schwellenwerte fir die
Perfusionskarten ermittelt, die es gestatten, die deutlich minderperfundierte Nekrosezone von
der partiell vitalen Randzone abzugrenzen (vergleiche auch Abbildung 2). Bevor diese
Ergebnisse jedoch auf die klinische Anwendung Ubertragen werden konnen, bedarf es einer
weiterflihrenden prospektiven Evaluation der Algorithmen und der etablierten Schwellenwerte,
insbesondere da sich der histologische Aufbau der Schweineleber von dem der menschlichen
Leber unterscheidet. Die Leber eines Schweines zeigt einen hoheren Anteil an interzellularem
Bindegewebe, was zum einen Auswirkungen auf die Hitzeausbreitung und die Morphologie
des Ablationsareals haben kdnnte und zum anderen zu im Vergleich zum menschlichen
Gewebe unterschiedlichen Perfusionswerten fiihren konnte, sodass fur den Menschen neue

Schwellenwerte etabliert werden mussten.

3.2 Grundlagen und Anwendungen der Analyse quantitativer CT-Bildparameter

Die Analyse quantitativer Bildparameter (auch: Radiomics) ist ein zunehmend genutztes

diagnostisches Verfahren in der Radiologie. Die zugrundeliegende Annahme von Radiomics-
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Analysen ist, dass sich zellulare Gewebseigenschaften aus den Pixel- bzw. VVoxel-Werten der
radiologischen Bilddaten ableiten lassen und diese aus den Bilddaten erhobenen Merkmale
quantifizierbar und charakteristisch fir jeweiligen zelluldren Gewebseigenschaften sind (58).
Bei jeder Aufnahme mit derselben zugrundeliegenden Gewebsverédnderung kdnnen somit die
entsprechenden Bildveranderungen detektiert und die Bildmerkmale extrahiert werden, die fir
ebendiese Gewebsveranderung charakteristisch sind. Es wird derzeit noch untersucht, welche
Merkmale die grofite Relevanz haben, wobei es zumeist nicht einzelne Merkmale, sondern
vielmehr die Kombination mehrerer Merkmale sind, die die beste Reprasentation des gesuchten
Outcomes bieten. Dennoch wurden im Laufe der Zeit einige Einzelmerkmale identifiziert, die
relevanter zu sein scheinen als andere. Zum Beispiel erwies sich in der Krebsforschung die
Entropie als ein wichtiger Pradiktor fir das Vorhandensein eines Tumors oder fur die
Abschéatzung des Tumorgrades (59-61). Die Arten extrahierbarer Merkmale, welche auch in
Originalarbeit 4 untersucht wurden, lassen sich hierbei in verschiedene Klassen unterteilen,
die im Folgenden aufgefuhrt und jeweils mit einem Unterstrich gekennzeichnet sind:

Statistiken erster Ordnung sind Statistiken, die direkt aus der Verteilung der Pixelwerte

berechnet werden kdnnen. Dazu gehdren beispielsweise der Mittelwert, das Minimum oder
Maximum der Pixelwerte, Histogrammanalysen oder die Entropie (62). In Originalarbeit 4
zeigten Statistiken erster Ordnung der Dichtewerte einen wichtigen Einfluss auf die
aufgestellten Modelle, was insofern naheliegt, als dass das Ablationsareal hypodenser erscheint
als gesundes Lebergewebe.

Formbasierte Merkmale beschreiben die zwei- oder dreidimensionale Form des untersuchten

Gewebes. Diese ergeben sich aus der Segmentation der zu untersuchenden Region (z.B.
Tumorareal), die dann in ein Polygonnetz umgewandelt werden kann. Mdgliche formbasierte
Merkmale sind der Umfang, die Sphérizitat, die Polygonnetzoberflachenstruktur, das Volumen

oder der maximale und minimale Durchmesser. Die Graustufen- Cooccurence-Matrix (,,Gray

Level Cooccurence Matrix“ - GLCM) gibt die Haufigkeit von Grauwert-Nachbarn an und stellt
sie in einer Matrix dar (63). Fur jede segmentierte Interessenregion (ROI) kénnen mehrere
GLCM berechnet werden. Da jeder Pixel acht Nachbarn hat, kénnen hier beispielsweise acht
GLCM konstruiert werden (vergleiche auch Abbildung 3). Erhoht man den Abstand fur
Nachbarn von eins auf zwei, so erhoht sich die Anzahl der méglichen GLCM auf 16. Als
Bildmerkmale werden aus der GLCM z.B. die Autokorrelation oder der gemeinsame
Mittelwert extrahiert (Abbildung 3).
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Beispiel GLCM fiir ein 9-Pixel Bild mit Leserichtung von links = rechts
GLCM Vorlage extrahiere Pixelpaare GLCM mit eingetragener Anzahl an extrahierten Pixelpaaren
(L,1) | (1,2) | (1,3) (1,2),(2,3) 1 1 0
(2,1) | (2,2) | (2,3) (3.2),21) 2 0 1
(2,1),(1,2)
(31) | (3,2) | (3,3) 0 1 0

Abbildung 3. In den dargestellten Beispielbildern mit 9 oder 25 Pixeln und drei Grauwerten ist es moglich, 8 oder 16 GLCM
zu extrahieren. Die Leserichtung fur die Extraktion der Nachbarpixel ist durch die Pfeile indiziert. Im unteren Beispiel wird
dargestellt, wie Pixel-Nachbarn, welche mit einer einfachen Distanz aus dem 9-Pixel Bild ausgelesen wurden, in die GLCM
eingetragen werden. Es wurden sechs Paare extrahiert, die funf verschiedene Pixelpaare aus der VVorlage représentieren ((2,1)
doppelt). Diese werden dann in das GLCM eingetragen. Bilder mit hohem Kontrast haben in der Regel viele Nachbarn in der
rechten oberen und linken unteren Ecke des GLCMs, wahrend kontrastarme Bilder viele Eintrage in der Diagonale des GLCMs
aufweisen. Diese Abbildung wurde vom Habilitanden zwecks Visualisierung von GLCMs im Rahmen der Habilitationsschrift

erstellt.

Die Graustufen-Lauflangenmatrix (Gray Level Run Length Matrix - GLRLM) zeigt die Anzahl

P(i]j) der Pixelpaare mit der L&nge j und dem gleichen Wert (i) an, wie beispielhaft in
Abbildung 4 dargestellt (64). Aus der Graustufen-Lauflangenmatrix kdénnen dann
beispielsweise die Verteilung kurzer Pixelsequenzen als Indikator fir eine eher feine
Bildstruktur oder sehr langer Pixelsequenzen als Anhalt fiir grébere Bildstrukturen abgeleitet

werden.

[ ,2,2,3,2,3,4,2,3,1,3,4,1,3,1,3, 4] =1 j=2 ;=3
i=1 | 3 0 1

P(1,1) = Anzahl der Pixelsequenz [1] = 3

i=2 2 1 0
P(1,3) = Anzahl der Pixelsequenz [1,1,1] =1
P(2,2) = Anzahl der Pixelsequenz [2,2] = 1 =3 6 0 0
i=4 3 0 0

Abbildung 4. Abbildung der Konstruktion einer Graustufen-Lauflangenmatrix aus einer 1-D Pixelsequenz. Die Sequenz
P(1,3) (entspricht [1,1,1]) existiert einmal in der Originalsequenz und wird in der GLRLM vermerkt. Diese Abbildung wurde

vom Habilitanden zwecks Visualisierung von GLRMs im Rahmen der Habilitationsschrift erstellt.
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Die Graustufen-ZonengréRenmatrix (Gray Level Size Zone Matrix - GLSZM) dhnelt der

GLRLM, aber statt Pixelsequenzen-Laufen werden hier die Pixelflaichen gemessen (65). Bei
dem Beispielbild in Abbildung 5 sind 8x8 Pixel abgebildet mit drei mdglichen Pixelwerten [0,
1, 2]. Die Anzahl der Flachen P(i|j) mit dem Pixelwert i und der GréRe j sind: P(0]7) = 1,
P(0]10) = 0, P(1]4) = 1, P(1|9) = 1, P(2|9) = 2, P(2|16) = 1.

Abbildung 5. Beispielhafte Darstellung eines 8x8-Pixel-Bilds mit drei unterschiedlichen Pixelwerten. Diese Abbildung wurde

vom Habilitanden wéhrend des Verfassens der Habilitationsschrift erstellt.

Auch hier zeigt ein Uberwiegen kleiner Flachen eher feine Bildtexturen an, wahrend ein
Vorherrschen groRerer Flachen auf eine grobere Bildstruktur hinweist.

Die Grauwertsnachbar-Differenzmatrix (Neighbouring Gray Tone Difference Matrix -
NGTDM) gibt Auskunft tiber die mittlere Differenz zwischen den Pixeln im Bild (66). Das
Bild aus der Erklarung der GLCM besteht aus 3x3 Pixeln mit drei Graustufen (Abbildung 6).

Abbildung 6. Beispielhafte Darstellung eines 3x3-Pixel-Bilds mit drei unterschiedlichen Pixelwerten. Diese Abbildung wurde
vom Habilitanden wahrend des Verfassens der Habilitationsschrift erstellt.

Der Pixelwert i=1 tritt bei den Nachbarn [2, 3, 2], [2, 3, 2, 1, 1], [3, 2, 1, 2, 1] und [2, 1, 1]

viermal auf. Die mittlere Differenz (si) zwischen i und seinen Nachbarn wére:

2+3+2 2+3+1+1+1 3+2+1+2+1 2+1+1
-2 - |+ |- |+ -5

i = 3 5 5 3
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Die Reihe der NGTDM entsprache hiermit:

i Anzahl der Pixel i  Durchschnittliche Differenz zwischen den Nachbarpixeln von i
1 4 3.067

Aus der NGTDM konnen beispielsweise die Grobheit, der Kontrast oder die Komplexitat
errechnet werden. Die Grobheit ist ein MaR fur die durchschnittliche Differenz zwischen dem
zentralen Pixel und den benachbarten Pixeln. Ein hoherer Wert zeigt dabei eine einheitlichere
Textur an. Die Komplexitat beschreibt die Anderung in der Graustufenintensitat. Ein
komplexes Bild enthélt viele, rasche Anderungen in der Graustufenintensitat benachbarter

Pixel. Die Graustufen-Abh&ngigkeitsmatrix (Gray Level Dependence Matrix - GLDM) enthalt

Informationen Uber Abhangigkeiten zwischen Pixeln, definiert als die Anzahl der verbundenen
Pixel innerhalb einer bestimmten Entfernung vom zentralen Pixel (67). Abhangigkeit heilt in
diesem Kontext, dass der Betrag der Anzahl der Pixel subtrahiert vom Pixelwert kleiner bzw.
gleich einem vorgegebenen Wert («) ist. Ein Ubergewicht an groReren Abhangigkeiten lasst
hierbei auf eine eher homogene Bildstruktur schlieBen, wéhrend eine groRe Anzahl kleiner

Abhé&ngigkeiten insbesondere bei weniger homogenen Bildstrukturen vorzufinden ist.

Je nach Art der verwendeten Extraktionssoftware kdnnen unterschiedlich viele Bildmerkmale
extrahiert werden. Das in Originalarbeit 4 verwendete Programm Pyradiomics kann
beispielsweise ca. 1500 Merkmale aus dem origindren Bild sowie hieraus abgeleiteten Bildern
extrahieren (z.B. durch die Wavelet-Transformation) (62). Diese hohe Dimensionalitat an
Merkmalen birgt allerdings das Risiko von Zufallskorrelationen zwischen Merkmalen und dem
gewahlten Outcome und kann somit in einer Uberanpassung (,,Overfitting*) der auf den Daten
erstellen statistischen Modelle resultieren. Die Reduktion der Dimensionalitat, die auch als
Merkmalsselektion bezeichnet wird, ist somit der n&chste Schritt in einer Radiomics-Analyse.
Zuerst sollten Merkmale, welche eine sehr hohe Korrelation und somit auch Redundanz zeigen
identifiziert (z.B. in einer Korrelationsmatrix) und ausgeschlossen werden (58). Eine weitere
Ebene der Priorisierung konnte dann sein, Merkmale nach ihren Klassen (z.B. Merkmale erster
Ordnung, formbasiert) zu sortieren und pro Klasse nur zwei bis drei Merkmale mit der hdchsten
Prioritat zu wéhlen (68). Schlie3lich finden auch statistische Verfahren der Merkmalsselektion
wie die Vorwartsselektion, die Rickwartselimination oder LASSO (Least Absolute Shrinkage

and Selection Operator) Anwendung bei der Erstellung der statistischen Modelle (69, 70).
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Der letzte Schritt bei einer Radiomics-Analyse ist das Erstellen statistischer Modelle —
exemplarisch seien hier (generalisierte) Regressionsmodelle, ,,Random Forest“, , K-Nearest-
Neighbour* und ,,Support-Vector-Machines* genannt. Bisher konnte kein Modell identifiziert
werden, das eine eindeutige Uberlegenheit gegeniiber anderen Modellen aufwies. Einige
Arbeiten (wie auch Originalarbeit 4) widmen sich daher dem Vergleich unterschiedlicher
Modelle, um das beste Modell fur die jeweilige Aufgabe zu identifizieren (71-73).

Es ist ersichtlich, dass die Auswahl der Merkmale und das Erstellen der Modelle komplex und
fehleranfallig ist, wobei insbesondere ,,Overfitting*, schlechte Generalisierbarkeit und geringe
Reproduzierbarkeit groRe Herausforderungen der Radiomics-Analysen darstellen. So zeigen
sich die Bildmerkmale anfallig fir Anderungen in den Aufnahmeparametern, wie
Rekonstruktionsalgorithmen oder BildmatrixgroRen. Dadurch wird eine Generalisierbarkeit
der erstellten Modelle fur Aufnahmen von verschiedenen Gerateherstellern erschwert (74).
Ferner konnte auch gezeigt werden, dass sich die Werte der extrahierten Bildmerkmale bei
denselben Patientinnen und Patienten in zwei kurz aufeinander folgenden CT-Aufnahmen
teilweise stark unterschieden konnen (75, 76). Zuletzt zeigen die Bildmerkmale zwar
Korrelationen zu zelluldren Verdnderungen; ein kausaler Zusammenhang durch direkte
biologische Validierung muss jedoch noch bewiesen werden, zum Beispiel durch gezielte
Vergleichsanalysen zwischen Biopsien bzw. histologischen Schnitten und der Bildgebung (77-
79).

3.3 Griinde fur GroRenanderungen der Ablationsareale

Wie in Originalarbeit 5 gezeigt, unterliegen die Ablationsareale einer relevanten
GroRendynamik, insbesondere in der ersten Stunde nach Ablation (11, 80, 81). Bereits wéhrend
der Ablation kann es zu einer Groenzunahme des Ablationsareals kommen, welche in ex vivo
Versuchen durch die Entstehung von Gaseinschliissen im Rahmen der Gewebsevaporation
bedingt war (82). Auch in vivo kommt es zu einer Gasbildung wéhrend der Ablation, welche
zum einen zu einem zu einem Anschwellen des Ablationsareals fiihren und zum anderen die
Abgrenzbarkeit des Areals erschweren kann (83). Diese Gaseinschlisse bilden sich innerhalb
weniger Minuten nach Beendigung der Energiezufuhr fast vollstandig zurtick, sodass es
unwahrscheinlich erscheint, dass die verzogerte Volumenzunahme innerhalb der ersten 30
Minuten, wie in Originalarbeit 5 beobachtet, hierauf zuruckzufihren ist. Es wére vielmehr
naheliegend, dass die verzogerte Volumenzunahme der Ablationsareale durch reaktive,
osmotische Gewebsprozesse bedingt ist. Eine mdgliche Hypothese ist, dass durch die

thermische Zellschadigung osmotisch aktive Elektrolyte aus dem Intrazellularraum austreten
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und zu einer vermehrten Flussigkeitsretention im geschadigten Gewebe fiihren, was sich
sodann in einer Volumenzunahme des Ablationsareals duBert. Im weiteren zeitlichen Verlauf
kommt es zu einem allméhlichen Abtransport der osmotisch wirksamen Teilchen und der zuvor
ubergetretenen Flissigkeit. Die Ablationsareale schrumpfen. Als unterstiitzend fur diese
Hypothese kénnte angesehen werden, dass die Gewebsschwellungen im Bereich groRer Gefalie
ausgepragter waren. Auch die starkere Ausprédgung der GrofRendynamiken am Ober- und
Unterpol des Ablationsareals konnte sich daraus ergeben, dass eine groRere Grenzflache zu
intaktem Gewebe einen aktiveren Flissigkeitsaustausch bzw. -Ubertritt erlaubt (vgl. auch
Abbildung 7).

90% -80% -70% -60% -50% -40% -30% -20% -10% £0% +10% +20% +30% +40% +50% +60% +70% +80% +90% +100% +200% +300% +400%

Abbildung 7. Dreidimensionale Darstellung der GroRendynamik des Ablationsareals im zeitlichen Verlauf. Auffallig ist die
zuerst ausgeprégte, relative Volumenzunahme des Unterpols, gefolgt von einer starken Schrumpfung in diesem Bereich. Diese

Abbildung wurde vom Habilitanden erstellt und entspricht bisher unver&ffentlichten Ergebnissen aus Originalarbeit 5.

Die langerfristigen Gewebsverédnderungen sind geprégt durch narbigen Umbau des

Ablationsareals und sind begleitet von einer weiteren VVolumenabnahme (14, 84).

3.4 Limitationen

Der makro- und mikroskopische Aufbau der Schweineleber unterscheidet sich von der des
Menschen. Vor allem zeigt sich ein héherer Anteil an Bindegewebe, welches dazu fiihren
konnte, dass sich die thermalen Eigenschaften der Leber eines Schweines von der eines
Menschen unterscheiden. Zudem erfolgte im Rahmen der hier vorgestellten Arbeiten die
Ablation von gesunden Lebergewebe und nicht von Lebertumoren, welche ebenfalls andere
thermale Eigenschaften als gesundes Leberwebe aufweisen kdnnten. Zuletzt ist die Anzahl der
durchgefuhrten Ablationen vergleichsweise gering, da eine mdglichst geringe Anzahl an
Tierversuchen angestrebt wurde. Infolge der geringen Anzahl der Versuche konnten jedoch
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Schwankungen zwischen den einzelnen Ablationen die statistische Auswertung stérker

beeinflusst haben.

3.5 Zukiinftige Anwendungen der Mikrowellenablation/ Ausblick

Durch die Mikrowellenablation kdnnen Limitationen des Einsatzes der Radiofrequenzablation
uberwunden werden, wie beispielsweise die Tumornéhe zu groRen Gefalen oder ein grolerer
Tumordurchmesser, da die Mikrowellenablation weniger anféllig fir den ,Heat-Sink*-Effekt
ist und zugleich groRere Ablationsareale erzielen kann (24, 85).

Ein weiterer Vorteil der Mikrowellenablation liegt darin begriindet, dass sie auch in Geweben
mit schlechter elektrischer Leitfahigkeit, wie der Lunge oder den Knochen, erfolgreich
angewendet werden kann. Insbesondere fir die Lunge konnte gezeigt werden, dass sich mit
der Mikrowellenablation verglichen mit der Radiofrequenzablation in kirzerer Zeit grél3ere
Ablationsareale erzielen lassen (86).

Im Verbund mit einer verbesserten Kenntnis der Darstellung der Ablationsareale wahrend und
nach der Bildgebung kénnten Lokalrezidive durch Anwendung der Mikrowellenablation in
Zukunft reduziert werden. Dies wére insbesondere dann gegeben, wenn eine zuverlassige
Darstellung und Abschatzung der Nekrosezone nach erfolgter Tumorablation gelingt. Die im
Rahmen dieser Arbeit vorgestellten Originalarbeiten deuten darauf hin, dass mit Hilfe der CT
eine solche verbesserte Darstellung der Nekrosezone erzielt werden kdnnte. Bevor diese
moglichen Erkenntnisse in der Praxis Anwendung finden kdnnten, bedarf es allerdings weiterer
Studien auBerhalb des tierexperimentellen Settings zur Klinischen Validierung der
vorgestellten  Bildgebungsverfahren.  Insbesondere ein  besseres Verstdndnis der
GroRendnderungen der Ablationsareale wéare wiinschenswert, um einschétzen zu kénnen, wann
eine bestimmte GroRendynamik zu erwarten ist und die postinterventionelle Bildgebung

dementsprechend anpassen zu kénnen.
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4 Zusammenfassung

Diese Arbeit widmet sich der Optimierung der computertomografischen Bildgebung nach
hepatischer Thermoablation anhand eines in vivo Schweinemodells. Untersucht wurden dabei
verschiedene Arten der CT-Bildgebung sowie der Bildnachverarbeitung, um die Darstellung
des Ablationsareals sowie der zentralen Nekrosezone unmittelbar nach erfolgter Ablation
sowie im kurzfristigen postinterventionellen Verlauf zu optimieren. Ziel war es, durch die
verbesserte Darstellung des Ablationsareals bzw. der Nekrosezone residuale Tumorareale nach
Ablation kiinftig friher erkennen zu kénnen, um eine sofortige Re-Ablation zu ermdéglichen
und somit das Risiko fur ein Lokalrezidiv zu reduzieren. Originalarbeit 1 beschaftigte sich in
diesem Kontext mit der Evaluation der Kontrastmittel-CT fur die Darstellung des
Ablationsareals nach Radiofrequenzablation. Untersucht wurde der Einfluss hepatischer
GefaRe auf die Morphologie der Ablation. Es zeigte sich zum einen, dass eine Unterbindung
des hepatischen Blutflusses zu gréfieren und homogeneren Ablationen fiihrt, und zum anderen,
dass die postinterventionelle Kontrastmittel-CT die GroRe des Ablationsareals zu tiberschatzen

scheint.

Originalarbeiten 2 und 3 untersuchte die CT-Perfusion anhand von 10 Ablationsarealen. Da es
eine Vielzahl von Perfusionsalgorithmen gibt, die sich teilweise in ihren errechneten
Perfusionswerten unterscheiden, widmete sich Originalarbeit 2 dem Vergleich verschiedener
Perfusionsalgorithmen. Ziel war dabei die Identifizierung des Perfusionsalgorithmus mit der
besten Eignung fur die Abbildung des Ablationsareals. Vergleichen wurden ein
Maximalgradienten-Algorithmus, ein Einzelkompartiment-Algorithmus, zwei
Dekonvolutions-Algorithmen und ein  Zweikompartiment-Algorithmus mit  Patlak-
Algorithmus. Es zeigte sich, dass die Dekonvolutions-Algorithmen robustere Ergebnisse
lieferten und sich am besten fur die Darstellung des Ablationsareal eigneten. Mit dem Dual-
Input-Dekonvolutions-Algorithmus, der eine Mitbericksichtigung der dualen Blutversorgung
der Leber durch Arterie und Portalvene gestattet, konnte im Vergleich die beste Visualisierung
des Ablationsareals und die beste Unterscheidung der unterschiedlichen Ablationszonen
(zentrale Nekrosezone und randstandige partiell vitale Zone) erreicht werden. Originalarbeit 3
widmete sich daran ankniipfend der genaueren Evaluation dieses Algorithmus fur die
Darstellung der zentralen Nekrosezone nach Ablation. Dabei wurden verschiedene
Perfusionskarten des Lebergewebes angefertigt, die die arterielle und portalvendse

Gewebsperfusion, die mittlere Transitzeit und das hepatische Blutvolumen anzeigten, und mit
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der reguldren Kontrastmittel-CT verglichen. Eine signifikant bessere Darstellung der
Nekrosezonen gelang in den Perfusionskarten des arteriellen Blutflusses und des hepatischen
Blutvolumens. Letzte zeigten einen deutlichen Perfusionsriickgang im nekrotischen Zentrum
des Ablationsareals. Durch eine ROC-Analyse wurde ein l&sionstbergreifender, optimaler
Schwellenwert fir die Darstellung der Nekrosezone ermittelt, der eine Unterscheidung
zwischen vollstandig nekrotischem Gewebe und umgebenden noch partiell vitalem Gewebe
ermdglicht. Zu beachten ist, dass die in den Originalarbeiten 1 bis 3 untersuchten Verfahren
mit zusatzlichen Bildakquisitionen und dementsprechend einer erhohten Strahlenexposition
einhergehen. Originalarbeit 4 beschaftigte sich mit der Fragestellung, ob eine suffiziente
Darstellung der Nekrosezone demgegeniber auch anhand einer reguldr angefertigten
Kontrastmittel-CT mit singulérer Bildakquisition in der venésen Kontrastmittelphase durch die
Analyse quantitativer Bildmerkmale gelingen kann. Hierfur wurden eine Radiomics-Analyse
durchgefiihrt und binére Klassifikationsmodelle erstellt, die durch einen ,,Sliding-Window*-
Ansatz Subregionen von 10 Ablationsarealen in ,nekrotisch und ,nicht nekrotisch* unterteilen
sollten. Anwendung fanden dabei ein Generalisiertes-Lineares-Gemischtes-Modell, ein
Stochastic-Gradient-Boosting-Modell, ein Random-Forest-Klassifikationsmodell sowie ein
Néchste-Nachbarn-Klassifikationsmodell. Die beste Unterscheidung zwischen nekrotischen
und nicht nekrotischen Subregionen gelang anhand des Generalisiert-Linear-Gemischten-
Modells.

SchlieBlich beschéftigte sich Originalarbeit 5 mit der Darstellung der GroRendynamik der
Ablationsareale innerhalb der ersten 60-90 Minuten nach Ablation. Hierfur erfolgte eine
mehrfache, zeitlich versetzte Aufnahme von 8 Ablationsarealen, sodass diese segmentiert und
dreidimensional dargestellt sowie analysiert werden konnten. Die Ablationsareale zeigten in
den ersten 30 Minuten Uberwiegend eine GroRenzunahme, gefolgt von einer Grélienabnahme,
sodass nach ungefdhr 60 Minuten das Ausgangsniveau wieder erreicht wurde, bevor die
Schrumpfung einsetzte. Die Kenntnis dieser postablativen GroRendynamik kann die
Einschatzung des Erfolgs einer Ablation in der postinterventionellen Bildgebung verbessern.
Wenn die Kontrollaufnahme beispielsweise innerhalb von 30 Minuten nach der Ablation

erfolgt, sollte der empfohlene Sicherheitsabstand von 5 mm auf 7 mm erweitert werden.

Zusammenfassend bietet die Computertomographie innovative Moglichkeiten der verbesserten
Darstellung der Ablationsrander und der zentralen Nekrosezone. In Kenntnis der typischen
GroRendynamik des Ablationsareals konnte eine unvollstdndige Ablation auBerdem friiher

erkannt werden, um das Risiko des Auftretens eines Lokalrezidivs zu vermindern.
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