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1 Kurzfassung

Im Rahmen dieser Arbeit wurde ein individuell anpassungsfihiges Modell entwickelt
und implementiert, das die Perfusion in menschlichen soliden Tumoren beschreibt und
fiir verschiedene Zeitpunkte wihrend regionaler Hyperthermie ein lokal abhéngiges
Temperaturprofil berechnet. Da vor jeder Simulation alle wichtigen Parameter anhand
von Ultraschall-, MRT- oder Angiogrammbildern individuell bestimmt werden kénnen,
wird eine patientenspezifische Aussage iiber das intratumorale Antwortverhalten be-
reits vor der eigentlichen Behandlung moglich. In Abhéngigkeit von der Qualitét der
zur Verfiigung stehenden anatomischen Daten iiber das zu simulierende Gebiet kann
das Modell beliebig verfeinert oder bei Mangel an detaillierten Informationen auch mit
Minimaldaten und reduzierter raumlicher Genauigkeit benutzt werden. Die fiir eine Si-
mulation benttigten 2- oder 3- dimensionalen Geometrien kénnen leicht mit der am ZIB
entwickelten Software Amira erstellt und zur Berechnung in KARDOS, einem eben-
falls am ZIB implementierten Loser fiir nichtlineare partielle Differentialgleichungen,
eingelesen werden. Mit Hilfe dieses Modells wird eine einfache, aber realistische und
aussagekriftige Simulation fiir die Therapieplanung einer klinischen Hyperthermiean-
wendung ermoglicht, die innerhalb kurzer Zeit vorbereitet und durchgefithrt werden

kann.
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Hyperthermie als Krebstherapie

Das Wort Hyperthermie bedeutet erhéhte Temperatur und bezeichnet in der Onko-
logie die Erwérmung von Tumoren, des ganzen Korpers oder einzelner Korperareale
zu therapeutischen Zwecken. Die regionale Hyperthermie ist ein nicht-invasives Thera-
pieverfahren fiir lokal begrenzte Sarkome oder Karzinome und wird an der Klinik fiir
Strahlenheilkunde (Charité Campus Berlin-Buch) zur Wirkungsverstéirkung einer Ra-
diotherapie und/oder Chemotherapie bei lokal fortgeschrittenen oder Rezidivtumoren
im Becken- und Bauchraum eingesetzt. Die Behandlungen werden in einem ringférmi-
gen Applikator durchgefiihrt, der von allen Seiten elektromagnetische Energie in das
zu behandelnde Gebiet einstrahlt, um idealerweise den Tumor selektiv zu erwérmen,
ohne dabei das umgebende gesunde Gewebe zu schidigen.

Eine erhohte Tumortemperatur hat mehrere giinstige physiologische Wirkungen, wie
z. B. eine verdnderte Perfusion [SVH90, [Sim02], Gef&8- und Zellmembranverédnderun-
gen [RE86, [SVHI0], Azidosen und ATP-Verlust durch erhéhten Metabolismus [Sim02],
Blockierung der DNS-Replikation [KCST00] sowie eine verstéirkte Immunreaktion. Die-
se Behandlungsweise liefert gute klinische Ergebnisse bei nur leichten Nebenwirkungen
und begiinstigt in Kombination mit einer Strahlen- oder Chemotherapie signifikant
die Medikamenten- und Sauerstoffaufnahme, wobei die sog. "Oxigen-Enhancement-
Ratio” (OER) eine Verbesserung der Strahlenwirkung auf das 2- bis 3-fache bewirkt
[01e95, BSHLI6!, TD92]. Weitere Informationen zur klinischen Anwendung kénnen auf

der Homepage des Kooperationspartners E| nachgelesen werden.

1lwww. johanna-gellermann.de/ I
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Makroskopische Effekte der Hyperthermie

Menschliches Gewebe, das hohen Temperaturen iiber lingere Zeit ausgesetzt wird,
kann dies nicht unbeschédigt iiberleben und besitzt daher Autoregulationsmechanis-
men, die bei thermischen Reizen die Durchblutung verédndern und somit helfen, die
Gewebetemperatur bis zu einem gewissen Grad konstant zu halten. Die erste Reak-
tion von vaskularisiertem Gewebe jeder Art wihrend einer Hyperthermieanwendung
ist eine Vasodilatation, also eine Vergroflerung des Gefafldurchmessers, wodurch eine
Durchblutungssteigerung und somit ein effektiverer Wérmeabtransport erzielt wird.
Mit anhaltender Anwendungsdauer kann die Perfusion im Tumorgewebe allerdings
trotz konstanter Temperatur umschlagen und bis zum Eintritt einer vollstdndigen
Stasis absinken [RES86, [SVH90]. Der Grad der anfinglichen Durchblutungssteigerung,
ebenso wie der Zeitraum bis zum Eintreten eines Gefiaflkollapses ist stark abhéingig
von der Behandlungstemperatur, Tumorgréfie und Qualitdt des Geféfinetzwerks. Die-
ses Phidnomen wurde seit seiner Entdeckung 1961 [Sch61] in zahlreichen Studien un-
abhéingig voneinander untersucht und fiir verschiedene Tumorarten und Randbedin-
gungen klassifiziert [BHST80, MVBH98, [DJ84] [VKOR9, [RES86, [SVHI0]. Um Einfliisse
des angrenzenden gesunden Gewebes auszuschlieffen und um exakte Messungen zu
erhalten, wurden beispielsweise in Tierversuchen Sarkome und Karzinome geziichtet,
denen man sémtliches umliegendes Gewebe und alle Gefdfle, die nicht eindeutig zuge-
ordnet werden konnten, entfernte. Andere Ansétze spezialisierten sich darauf, ganze
Organe vollstindig durch einen Tumor zu ersetzen (z. B. eine Niere oder die Ova-
rien), was den entscheidenden Vorteil hatte, dass hier jeweils nur eine Arterie und
eine eigene Vene vorhanden waren. So konnten an diesen isoliert erwédrmbaren, aber
trotzdem an das Gefiafisystem angeschlossenen Tumoren, exakte Perfusionséinderungen
iiber lingere Zeitrdume bis zur Stagnation gemessen werden. Auch hier erhielt man
qualitativ gleichwertige Ergebnisse einer zeit- und temperaturabhéngigen Durchblu-
tungséinderung. Gesundes Gewebe dagegen zeigte bei konstanter Temperatur (solange
45 °C nicht iiberschritten wurden) eine gleichbleibend erhshte Durchblutung iiber viele
Stunden.

Dabher richtete sich nun das Interesse auf die Mikrozirkulation im Tumor und dessen
Reaktion auf Hitze. Schnell wurde belegt, dass Tumorgewebe aufgrund seiner degene-
rierten und starren Gefifleigenschaften deutliche Nachteile bei der Thermoregulation

besitzt und zu einer effektiven und langanhaltenden Vasodilatation nur ungeniigend
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fihig ist [SKRLS0, [SRLI0, BWV 82, BHST80|. Zusitzlich reagieren Zellen in Um-
gebungen mit niedrigem pH-Wert und geringer O»-Séttigung, wie sie typischerweise
in groflen Teilen eines Tumors auftreten, sensibler auf erhohte Temperaturen, was zu
Nekrosen, Gewebsschwellungen, Mikroinfarkten, Geféfiverengungen und somit zu einer
noch weiter sinkenden Durchblutung in ohnehin schon schlecht versorgten Regionen
fithrt [SVH90, VKOR89], [Jaig8].

Das urspriingliche Ziel der Hyperthermie war nach diesen Entdeckungen, unter An-
nahme einer schwécheren Autoregulationsfahigkeit mit sinkender Perfusion im Verlauf
der Behandlung eine selektive Erhitzung des Tumors auf zytotoxische Temperatu-
ren zu erreichen, wihrend das umliegende Gewebe keine Schiden davontréigt [Son82)
Son84, [Vau9(]. Dieser Ansatz stiitzte sich allerdings auf Studien, die an Nagetieren
durchgefiihrt worden waren und bei denen klar gezeigt werden konnte, dass die Vas-
kularisierung bei Temperaturen um 42 °C zusammenbrach und sich der Blutfluss im
gesamten Tumor signifikant verringerte, wihrend das den Tumor umgebende Gewebe
durch eine gesteigerte Durchblutung keine nennenswerten Schidden davontrug. Sol-
che Aussagen konnen aber nicht uneingeschriinkt auf menschliche Tumore iibertra-
gen werden, da diese durch langsameres Wachstum und bessere Lebensbedingungen
grofle Bereiche mit stark durchblutetem, ausgereiftem Geféfinetzwerk besitzen und
dort Temperaturen deutlich iiber 42 °C bené6tigen, um signifikant geschiadigt zu wer-
den [WTNMO1l, [SPLR05,[OKS83]. Das Erreichen dieser hohen Temperaturen ist gerade
bei tiefliegenden Weichteiltumoren meist nicht realisierbar, ohne das umliegende Ge-
webe zu stark zu erhitzen, was gerade bei den empfindlichen Organen fatale Folgen
hétte.

Studien, die sich gezielt mit regionaler Hyperthermie an menschlichen Tumoren be-
schéiftigten, konnten in den meisten Féllen weder eine Gesamtreduzierung des Blut-
flusses feststellen [Tun06, [WTMS89, WTNM91], noch einheitliche Temperaturen iiber
42 °C erreichen [Ole95), BSHLI6, vdZG02, [SPLRO5, vdZdBvROG]. Es werden zwar
meist Maximaltemperaturen iiber 45 °C in Teilgebieten des Tumors erreicht, die sog.
“hot-spots”, aber ebenso konnten in einigen Bereichen Minimaltemperaturen unter 40
°C nicht iiberschritten werden [Tun06]. Auf die genauen anatomischen Strukturen
und Hintergriinde, die zum ungewohnlichen Temperaturprofil in kanzerogenem Gewe-
be fithren, wird im Kapitel “Biologische Grundlagen” eingegangen, da diese fiir die

spatere Modellierung eine wichtige Rolle spielen.
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Unumstritten bleibt allerdings der stark positive Einfluss einer Hyperthermieanwen-
dung auf eine anschlieffend durchgefiihrte Chemo- oder Strahlentherapie [Sim02], [SRG02],
da die durchblutungssteigernde Wirkung den Os-Gehalt im Gewebe signifikant anhebt
[Ole95l BSHLIG). Dieses ist der wichtigste Faktor zur Beeinflussung der biologischen
Wirkung der Strahlentherapie [Hal94, MVBHOS], insbesondere in unterversorgten Tu-
morregionen. Obwohl die genauen Ursachen fiir den strahlensensibilisierenden Effekt
des Sauerstoffs nicht in allen Details bekannt sind, beruht er im Wesentlichen auf der
Entstehung hochreaktiver freier Radikale, die eine Schédigung der DNS verursachen.
Ebenso ist eine verbesserte Blut- und Sauerstoffversorgung fiir die Chemotherapie von
grofler Bedeutung, da die Medikamente nur in ausreichend durchblutete Regionen vor-
dringen kénnen und molekularen Sauerstoff zur Wirkungsentfaltung benétigen. Im
Gegensatz dazu kann mit reiner Hyperthermie die effektivste Schiddigung in aziden
und hypoxischen Umgebungen mit moglichst schlecht ausgepréigter Vaskularisierung
erreicht werden, denn je geringer durchblutet ein Gewebe ist, desto einfacher kann es
auf zytotoxische Temperaturen erhitzt werden, umso empfindlicher reagiert es zusétz-
lich auf Hitze [Hor06, [VK96] und umso schwerer ist fiir Zellen unter diesen Bedingungen
eine Regenerierung von Hitze-Schiden [FBT9, [GL8I] [Son84]. Hyperthermie wird daher
heutzutage immer in Kombination mit anderen Krebstherapien angewendet, die sich

so zu maximalem Nutzen ergénzen kénnen.

Motivation fur dieses Modell

Da die Perfusion den weitaus grofiten Anteil des Warmeabtransports aus dem erhitzten
Gewebe darstellt und ausschlaggebend fiir dessen Reaktion auf Hyperthermie, Chemo-
oder Strahlentherapie ist, mochte man genaue Informationen iiber deren qualitative
und quantitative Ausprigung innerhalb des Tumors sowie ihrer Anderung wihrend
einer Therapie besitzen. Schon eine geringe Abweichung der geschétzten von der rea-
len Perfusion kann zu Temperaturunterschieden von mehreren Grad Celsius fiithren.
Da vielfach gezeigt wurde, dass bereits Schwankungen von 0.5 °C - 1.0 °C im thera-
peutischen Bereich einen signifikanten Unterschied in Bezug auf die Wirkung machen
kénnen |[SCNT95, [Jai88|, [SRL]0], wiirde die Benutzung reiner Standardwerte oder Da-
ten, die aus Studien an Nagetieren gewonnen wurden, Simulationen der intratumoralen

Mikrozirkulation zur Therapieplanung unbrauchbar machen. Im Fall einer klinischen
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Anwendung wiirde das zu starken lokalen Uberhitzungen oder Temperaturen deutlich
unterhalb der therapeutischen Wirksamkeitsgrenze fithren.

Es existieren zwar bereits Methoden, um die Temperaturverteilung im lebenden Gewe-
be zu ermitteln, wie z. B. die Platzierung von Messsonden oder die MR-Thermometrie,
die auch bei unseren Kooperationspartnern an der Charité eingesetzt wird, allerdings
besitzen diese jeweils grofle Nachteile und sind daher nur eingeschrankt verwendbar.
Die invasiven Methoden, mit denen exakte Messungen im Tumor zu erhalten sind,
erhohen erheblich das Risiko der Infektion und ggf. der Metastasierung und sind mit
Unannehmlichkeiten fiir den Patienten verbunden. Die nicht-invasive Thermometrie
dagegen, bei der anhand einer Frequenzverschiebung der Protonen des Wassers ein
sehr genaues Temperaturprofil erstellt werden kann, funktioniert nur in einem un-
verdnderten Kreislauf, frei von dufleren Stérungen. Schon die kleinste Bewegung des
Patienten oder Perfusionséinderungen fithren zu Phasenverschiebungen, die grofie Ab-
weichungen vom realen Wert verursachen kénnen. Beispielsweise fiithrt eine verringerte
Durchblutung zu einer scheinbaren Abkiihlung, wihrend eine gesteigerte als Erwér-
mung interpretiert wird, obwohl in der Realitét genau das Gegenteil der Fall ist. Da es
wéhrend der Hyperthermie zu einer erh6hten Pumpleistung des Herzens kommt, was
dem hitzegestressten Gewebe ein bis zur 3-faches Blutvolumen zur Verfiigung stellt,
und sich zusétzlich die Durchblutung des kanzerogenen Gewebes iiber die gesamte
Dauer der Hyperthermie dynamisch dndert, werden zwangsliufig falsche Temperatu-
ren berechnet, die nach Erfahrungen unserer Kooperationspartner in den stark durch-
bluteten Bereichen bis zu 6 °C vom realen Wert abweichen koénnen.

Trotz besserer Vaskularisierung und groflerer Hitzeresistenz zeigen auch menschliche
Krebsarten eine ausgeprégte inter- und intratumorale Heterogenitit der Durchblu-
tung, selbst bei gleicher Histologie- und TNM-Klassifikation. Dabei ist einerseits der
Grad der Durchblutung unterschiedlicher Krebsarten sehr individuell, was das Benut-
zen von Einheitswerten verbietet, andererseits weist auch das Perfusionsprofil innerhalb
eines Tumors extreme Unterschiede auf, die hdufig noch weitaus grofler sind, als die
zwischen Geschwulsten unterschiedlicher Patienten oder verschiedener Histologieklas-
sen. Je schneller und aggressiver das Wachstum eines Tumors ist, desto ausgepragter
sind lokale Differenzen und kénnen beim Menschen Werte zwischen wenigen ml bis
zu iiber einem 1/min/100g ausmachen [SRG02, [Jai88]. Da praktisch keine allgemein

zutreffenden Vorhersagen gemacht werden konnen, ist es fiir eine moderne und effekti-
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ve Therapieplanung von enormer Wichtigkeit, moglichst genaue Vorstellungen von der
intratumoralen Mikrozirkulation zu besitzen und anhand von Simulationen realistische
Aussagen iiber die zu erreichenden Minimal- und Maximaltemperaturen in verschiede-
nen Tumorregionen machen zu konnen [Tun06]. Anhand dieser Kenntnisse kann dann
z. B. bewusst eine milde Erwarmung gewéhlt werden, die zwar nur geringste thermi-
sche Schidigung erreichen wird, dafiir aber die Perfusion maximal steigert, um so einer
Anschlusstherapie die beste Ausgangslage zu ermdglichen [FMHT92, WNFT89]. Um
dies in einer computerunterstiitzten Therapieplanung zu realisieren, muss fiir jeden zu
behandelnden Tumor ein realistisches Modell erstellt werden, damit zuverlissige Aus-
sagen iiber dessen individuelles Perfusions- und Temperaturprofil wihrend der Hyper-
thermie getroffen werden koénnen, da dieses letztlich iiber den Erfolg der Behandlung

entscheidet.
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Systematisch werden drei Typen von Tumoren unterschieden:

e benigne, die ein langsames, verdringendes Wachstumsverhalten aufweisen, mit

guter Differenzierung und Ahnlichkeit zum Ursprungsgewebe,
e semi-maligne, die sich lokal invasiv, aber nicht metastasierend ausbreiten,

e maligne, auch als bosartig bezeichnet, die sich durch infiltrierendes, invasiv-

destruierendes Wachstum und Metastasierung auszeichnen.

In dieser Arbeit werden lediglich solide (fleischige und feste) maligne Tumore betrach-
tet. Diese werden nach der Histologie des entarteten Gewebes klassifiziert und lassen
sich unterteilen in Karzinome (vom Epithel ausgehend) und Sarkome (vom Stiitz-

und Bindegewebe ausgehend).

Angiogenese

Ein Tumor kann bei fehlender Blutversorgung bis zu 10° Zellen aufweisen, was einem
Durchmesser von max. 2 mm entspricht. Zu diesem Zeitpunkt ist die Zahl der Zellen,
welche durch Teilung in den Auflienbereichen des Tumors neu entstehen, gleich der An-
zahl, die im Inneren des Tumors aufgrund der unzureichenden Zufuhr von Néhrstoffen
absterben. Dies fiihrt zur Ausbildung eines hypoxischen Kerns [MVBH9g|. Hypoxie
ist bei der tumorinduzierten Angiogenese die wichtigste Antriebskraft fiir die Bildung
neuer Blutgefifle. Sie induziert in den betroffenen Zellen die Expression von Wachs-
tumsfaktoren wie VEGF (Vascular Endothelial Growth Factor) [JHLI7, [CMC9§g]|, die
an bestimmten Rezeptoren der nahegelegenen Blutgefifie andocken und hiermit das
Signal zur Aussprossung iibermitteln. Diesen Ubergang von der avaskuldren in die
vaskulire Phase nennt man angiogenetic switch (siehe Abb. [3.1)).
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Abbildung 3.1: Visualisierungen der tumorinduzierten Angiogenese nach [Roc06]

E—

Blulgefi

Blutgefi

Die sich so bildenden Tumorarterien sind sowohl strukturell als auch funktionell
massiv abnormal und werden als unreif, dilatiert und hyperpermeabel beschrieben
[SVH90, [MVBHO9S]. Zusétzlich invadieren die Tumorzellen auch
die Gefifle, was zu embolischen Verschliissen und Einblutungen in das Gewebe fiithrt
[BBO3]. Innerhalb der Adern wachsen die Endothelzellen iibereinander und ragen in
das Lumen hinein [HBM*00, DNBD99], besitzen Offnungen wie Endothelfenster und
diskontinuierliche bzw. fehlende Basalmembranen, was eine erhohte Permeabilitéit zur
Folge hat [CCCO1 [CJ00] und zur Bildung von Einblutungen und Einlagerungen von
Gewebswasser fiihrt. Aufgrund dieser interstitiellen Fliissigkeit und einer hohen Tei-
lungsrate in den Auflenbereichen entsteht innerhalb des Tumors ein starker Druck, der
die Gefifle zusétzlich deformiert und den Blutstrom weiter drosselt (siehe Abb. 3.2(a)).
Makroskopisch betrachtet ist die Struktur des Adernetzwerks stark desorganisiert, da
die Geféfle verkndult und gewunden sind, mit unregelmifligem Durchmesser, star-
ken Verzweigungen, Shunts, Anastomosen und blind endenden Gefaflausstiilpungen
[Jai96], [HYDJ9T]. Typische Ausschnitte eines entarteten Versorgungsastes
zeigt Abb. Der Tumor bildet auch kein eigenes Entsorgungssystem aus, d. h. weder
eigene Lymphbahnen noch eine Trennung in arterielle oder ventse Geféfle, sondern die
versorgenden Adern besitzen stattdessen Figenschaften von beiden Geféfitypen. Diese
chaotische Neoangiogenese fithrt aufgrund des ungerichteten Blutflusses zu Azidosen
und Unterversorgungen groflerer Gebiete, was Nekrosebildungen sowie Gérungsstoff-
wechsel innerhalb des Tumors induziert. Dieser Effekt wird durch den gesteigerten

Metabolismus, den hohen Druck sowie durch die fehlende Drainage noch zusétzlich
verstirkt [RSHT02, BB03, [Jai03]. In Abhiingigkeit von Grofe, Histologieklasse und
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Abbildung 3.2: Elektronenmikroskopische Bilder von Querschnitten zweier Blutgefiafie
in vergleichbarem Mafistab - aus [Wei(7]

(a) Tumor-Blutgefis

Aggressivitit des Wachstums werden so lediglich 20-85 % eines Tumors iiberhaupt
durchblutet [BB03].

Das Phiénomen des heterogenen Temperaturprofils und der starken Thermosensibilitéit
beruht somit auf der mangelhaft ausgepriagten Mikrozirkulation, die zu einer effekti-
ven Autoregulation unfihig ist [NCOT 96| Son84] [D.J84, BHST 80, WNMLST7]. Aufgrund
der hieraus resultierenden, deutlich schwécheren Wérmeleitung in Bereichen mit stark
degenerierter Vaskularisierung kann die von der Hyperthermie eingestrahlte Energie
zu Uberhitzung und zum Anschwellen des Endothels sowie zur Ausbildung von Mi-
kroembolien fiithren, was den Kollaps weiterer Gefiafie auslost und zur Abschwichung
des ohnehin schon ungeniigenden Blutflusses durch angiogenetische Blockaden fiihrt
[FPKKSS]. Der Grad der Schidigung schwankt aber innerhalb eines Tumors in groem
Ausmaf}, da dieser immer sehr schlecht durchblutete Bereiche besitzt, die besonders
h#ufig in Zentrumsnéhe liegen und in denen eben genannte Reaktionen stattfinden,
aber auch besonders stark durchblutete Gebiete mit gut ausgestatteter Aderqualitét,
die sich tiberwiegend in den &ufleren Bereichen des Tumors befinden. Studien, die
sich mit der Morphologie und der Vaskularisierung von Tumoren beschéftigten, konn-
ten einige prinzipiell giiltige Aussagen festhalten, die erstmals 1979 publiziert wurden
[ERGI79] und bis heute bestitigt werden kénnen.

10
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Abbildung 3.3: Verteilung der Perfusion im Tumorvolumen nach [CFKS0]

Ausgehend vom Zentrum lésst sich demnach eine Geschwulst in 5 Zonen unterteilen

(siche Abb. [3.3}).

e Zone 1: nekrotische Region ohne Vaskularisierung

Zone 2: seminekrotisches Gewebe mit unverzweigten minderwertigen Kapillaren

Zone 3: Gebiete mit stabiler Tumor-Mikrozirkulation

Zone 4: Invasionsfront, stark durchblutet durch aggressive Rekrutierung von
Blutgefiafien

e Zone 5: normales, unangegriffenes angrenzendes Gewebe

Auch wenn sich die quantitativen Werte in unterschiedlichen Studien an verschiedenen
Tumoren mit anderen Messtechniken oder auch an Tumoren anderer Spezies deut-

lich voneinander unterschieden, stimmen dennoch die qualitativen Aussagen iiberein:

11
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Abbildung 3.4: Angiogramm eines Tumorgefiastes aus [MVBHIS]

Verglichen mit einer muskuliren Perfusion enthilt der Kern lediglich ca. 5 % des Blut-
volumens, die dem Zentrum nahen Gebiete etwa 20 %, withrend die Peripherie dagegen
ein etwa 200 % iges Blutvolumen aufweist, was auf inflammatorische Reaktionen an
der Invasionsfront zuriickzufiihren ist [F'TK98|, [RS83]. Wo diese Zonen genau lokalisiert
sind und wie grofl genau deren prozentualer Anteil am Tumorgesamtvolumen ist, kann
zwar nicht empirisch vorhergesagt, aber selbst mit diagnostischen Standardmethoden
sicher bestimmt werden. Schon anhand von reinen Ultraschallbildern kann die Gro-
Be und die Lage nekrotischer Regionen préazise bestimmt werden, und unter Einsatz
von Kontrastmitteln und modernen Techniken z.B. MRT, CT , Angiogrammen oder
Farbdoppler-Sonografie konnen sogar Gefiafle von wenigen mm Durchmesser lokalisiert
und dargestellt werden [Blo04]. Selbstverstéindlich ist bis auf die Zone 5
keines der Gebiete in sich homogen, und je genauer die Morphologie des Tumors und
der Zustand des Gefiafinetzwerks bestimmt werden kann, desto differenzierter kann

insbesondere die Region 3 auch noch intern weiter unterteilt werden.
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3 Biologische Grundlagen

Zusammenfassung der zu modellierenden Eigenschaften

Fiir eine realistische Modellierung solider Tumore miissen somit folgende Modellan-

nahmen gemacht werden:

1.

In einem Tumor werden aufgrund ausgedehnter nekrotischer Regionen lediglich
etwa 20 — 85% des Gewebes durchblutet. Diese Gebiete sind wiederum stark

heterogen mit Adern durchzogen.

Da Gefafle unkontrolliert einwachsen, gibt es kein organisiertes arteriell - vendses
System mit eine dazwischen liegenden Kapillarbett und folglich keinen geregelten
Durchflul durch den Tumor.

Gefiafideformationen und der zuséitzliche hohe Druck behindern den Blutstrom

und setzen Widersténde entgegen.

Da Gefafle im Inneren des Tumors als inelastisch angenommen werden koénnen,
beruhen die starken Temperaturunterschiede im Wesentlichen auf der mangel-
haften Thermoregulationsfihigkeit, welche aufgrund der Inhomogenitét des Tu-

morgewebes lokal stark variiert.

Es existieren 5 verschiedene Regionen, die sich je nach Qualitdt der vorliegenden

anatomischen Daten noch in Unterregionen einteilen lassen.
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4.1 Motivation

Um fiir den klinischen Einsatz in der Hyperthermie anwendbar zu sein, muss ein Mo-
dell der intratumoralen Perfusion und Temperaturverteilung mehrere Eigenschaften
erfiillen: Es soll einerseits patientenspezifisch, also fiir jeden Tumor individuell an-
passbar sein, andererseits muss aber auch fiir den klinischen Einsatz eine einfache
und schnelle Benutzung gewéhrleistet sein. Zusétzlich sollte ein Programm auch mit
den Minimaldaten lauffahig sein, die bei Standarduntersuchungen vor jeder Therapie
gewonnen werden konnen, da nicht vorausgesetzt werden darf, dass bei jedem Patien-
ten die gleichen Messungen gemacht werden kénnen. Liegen dagegen hochdetaillierte
morphologische Kenntnisse vor, die mit Hilfe von Spezialverfahren bestimmt wurden,
mochte man das Modell auch entsprechend genau verfeinern kénnen, um keine Daten
zu verlieren und um so realistisch wie moglich sein zu kénnen.

Solche Modelle fehlen allerdings bisher, was u. a. folgende Ursachen hat: Fiir die Per-
fusion im Tumor kann aufgrund des chaotischen Gefélwachstums keine rdumlich uni-
forme Stromung angenommen werden, da dies ein regelméflig strukturiertes Netzwerk
voraussetzen wiirde. Ebensowenig konnen die komplexen geometrischen Strukturen
diskret dargestellt werden, da dieser Aufwand fiir den Einsatz im klinischen Alltag
vollig tiberdimensioniert und zeitlich nicht realisierbar wire.

Die bisher publizierten theoretischen Ansétze, die sich mit der Bewegung intratumo-
raler Fliissigkeiten befassten (eine Zusammenfassung liefert [EKS97]), spezialisierten
sich entweder auf den Transport von Medikamenten durch Diffusion [NRB™96) [Jai96,
JWTLAQ3] oder betrachteten die Eigenschaften eines Adersegments, undichtes Verhal-
ten, den Einfluss des erhohten Drucks oder den Austausch bzw. die Interaktion mit
lymphatischer oder interstitieller Fliissigkeit [BNJ97), [PF03, MEFH99].

Ebenso fehlt ein individuell adaptierbares Modell eines tumorspezifischen Temperatur-

14
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profils. Die bisher vorgeschlagenen Bio-Wirmeleitungsgleichungen zur Berechnung des
Wirmeaustauschs zwischen lebendem Gewebe und vaskuldrem Netzwerk eignen sich
fiir die Modellierung eines Tumors nur sehr bedingt, da sie entweder als Kontinuums-
modelle eine regelmifige Struktur voraussetzen [Pen48| [CH80, (W.J85] [CL.89, [AXHI4,
Hoc04] und den thermischen Einfluss der chaotischen und sich dynamisch dndern-
den Gefafistrukturen zu ungenau beschreiben wiirden oder mit diskreten Geféflen bis
zu einem bestimmten Durchmesser rechnen [KvLdB™96, [KvIL.1.99, VLKRILO0, Lag00]
RRD94], wofiir die exakte Geometrie des Geféafinetzwerks benstigt wiirde, die gerade

in Tumoren unmoglich zu bestimmen wére.

Modellierungsansatz

Der Ansatz in dieser Arbeit besteht darin, durch lokale Volumenmittelung iiber Be-
reiche mit jeweils dhnlichem Vaskularisierungsgrad ein realistisches Perfusionsprofil zu
erstellen, ohne die komplexen geometrischen Eigenschaften des Adersystems des je-
weiligen Patienten im Detail kennen zu miissen. Anschliefend wird fiir den ganzen
Tumor daraus ein Temperaturprofil berechnet. Da in malignem Gewebe kein normales
Versorgungssystem existiert, in dem das Blut iiber Arteriolen in ein Kapillarbett und
von dort aus weiter zu Venolen fliefit, kann nach dem Austritt aus dem Tumor keine
thermische Aquilibrierung im Sinne der Pennes Gleichung [Pend8] angenommen wer-
den. Daher soll das Modell zusétzlich auch beriicksichtigen, dass aufgrund von Shunts,
Anastomosen oder einer generell sehr stark ausgeprigten Vaskularisierung das Blut

eine andere Temperatur als die des durchstromten Gewebes besitzen kann.

Modellannahmen
Fiir die Modellierung werden folgende Annahmen zugrunde gelegt:

e Alle Gefiafle des Gewebes sind Arteriolen oder Kapillaren mit einem Innendurch-
messer von hochstens 30pm und werden als zylindrische, undurchléssige Rohren

modelliert.

e In jeder Ader besitzt das Blut eine ausschliefllich axialsymmetrische Fliefirich-

tung.
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e Das betrachtete Gebiet ist weit genug weg vom Herzen, so dass die Stromung
wéhrend der Hyperthermiebehandlung als stationér angesehen werden kann. Dies
fiihrt zu einer laminaren, schleichenden Strémung mit einem parabolischen Stro-

mungsprofil nach Hagen-Poiseuille.

e Der Effekt der thermischen Abhéngigkeit der Dichte p des Blutes nach Boussinesq

ist klein genug, um vernachléssigt werden zu kénnen.

4.2 Porose Medien

Makroskopisch wird der Tumor als poroses, mit einem einphasigen Fluid vollstéindig
gesattigtes Medium dargestellt. Ein pordses Medium ist ein heterogenes Material, be-
stehend aus einer festen Matrix und einem eingeschlossenen Porenraum.

Die Darstellung biologischen Gewebes als pordoses Material ist ein wissenschaftlich ak-
zeptierter Modellierungsansatz [GAMO5], der innerhalb der letzten Jahre immer 6f-
ter benutzt wurde, um insbesondere pharmakokinetische Prozesse wie Diffusion und
Medikamentenausbreitungen zu modellieren. Es existieren aber auch Arbeiten, die
sich gezielt mit der Beschreibung von Fliissigkeitstransport, wie Zellsaft in Pflanzen,
Blut, Lymphe oder der Bewegung interstitieller Fliissigkeiten beschiftigen [VHJH96,
VHIT97, VHDT97, RX98, [PF(03]. Einen Uberblick iiber die Modelle der letzten Jahre
geben [EKS97, [KV03].

Fiir ein poréses Medium M des Volumens V, welches mit einer fliissigen Phase Vi

geséttigt ist, bezeichnet
[/f
=L 4.1
6 ‘ J ( )

die Porositit von M, durch die das Material zusammen mit seiner Permeabilitéit cha-
rakterisiert ist. In diesem Modell bildet das Gewebe die feste, mit Blut durchstromte
Matrix. Da weder in Blutgefdfien noch im Gewebe Lufteinschliisse vorhanden sind,
wird der Porenraum als vollstdndig mit Blut geséttigt und intern miteinander verbun-
den angenommen, da ohne eine vollstdndige Verbindung kein Bluttfluss moglich wé-
re. Die Unterteilung der unterschiedlich durchbluteten Gebiete innerhalb des Tumors
wird durch eine lokal vorgegebene Porositit vorgenommen. Die Gebiete innerhalb des
Tumorkerns mit gering vernetztem Adersystem erhalten eine kleine, und nekrotische

Regionen eine verschwindende Porositéit. Dagegen wird fiir Regionen des Randbereichs
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oder solche, bei denen eine starke Perfusion festgestellt werden kann, eine hoher Wert
fiir € angesetzt. Der Einfachheit halber wird auch das gesunde angrenzende Gewebe
als ein portses Medium betrachtet, welches allerdings eine in sich homogene Struk-
tur besitzt. Dieser Ansatz hat viele Vorteile: Es kénnen beliebig viele Untergebiete
im Tumor definiert werden, die sich jeweils nur in einem Parameter unterscheiden,
der Porositét. Trotzdem werden hierdurch aber vollig unterschiedliche Perfusionsprofi-
le entstehen. Zusitzlich kénnen die unterschiedlichen, gewebsspezifischen Anderungen
der Blutdurchflussraten im Verlauf der Hyperthermiebehandlung nun durch eine zeit-
liche Abhéngigkeit der lokalen Porositaten dargestellt werden. Dies bedeutet, dass sich
so eine verstirkte Durchblutung durch Vasodilatation in einer steigenden Porositét
ausdriicken ldsst, wihrend der schwicher werdende Blutfluss in hitzegeschidigtem Ge-

webe durch eine sinkende Porositdt dargestellt werden kann.

2-Skalen-Modellierung

Eine diskrete Auflosung der Porenstruktur des Gewebes wire fiir die hier bendtigte
Anwendung ausgeschlossen, da das Gebiet hoffnungslos {iberdimensioniert wire. Fiir
eine Modellierung poroser Strukturen auf einer solchen Makroskala werden Metho-
den benoétigt, die es erlauben, Resultate aus sog. repriasentativen Elementarvolumina
(REV) auf das gesamte Volumen zu iibertragen. REV sind moglichst kleine Volumina,
die jedoch grofl genug sind, um lokal gemittelte physikalische Eigenschaften statistisch
reprisentieren zu kénnen [Bea72]. Abbildung (4.1) zeigt ein solches REV. Die mikro-
skopische Skala der Modellierung wird dann festgelegt durch die diskrete Poreneigen-
schaft innerhalb des REV. Die Annahme iiber Homogenitét und Isotropie erlaubt es,

den gemittelten Wert auf ganz M, also die Makroskala auszudehnen.

Hierfiir existieren zwei Wege: die Homogenisierung [Hor91l, [HDO3] und die Methode
der Volumenmittelung [Whi98| [Sla81]. In dieser Arbeit wird letztere Methode gewé&hlt.
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Abbildung 4.1: Visualisierung eines REVs aus [Kav92)

Lokale Volumenmittelung

Der Mittelwert eines Volumens einer beliebigen Grofle ¢, die in Verbindung mit der

fluiden Phase in einem pordsen Medium steht, wird von [Whi69] definiert als:

1 1 . Vf
V) = = PdV =e— Y dV mit &= —-. 4.2)
W)=+ " v )y, v (

Fiir die volumengemittelte Beschreibung der Perfusion mittels der Navier-Stokes Glei-
chung muss der Mittelwert eines Gradienten durch den Gradienten eines Mittelwertes
ersetzt werden. Dies zeigte Slattery 1969 [Sla69l [SIa81] mit dem Theorem fiir die Vo-

lumenmittelung einer Divergenz:
Sei b ein rdumlicher Vektor oder ein Tensorfeld zweiter Ordnung geniigend hoher

Glattheit, dann gilt:

(V-b>:V-(b>—|—%/A‘b-ndA . (4.3)
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4.3 Perfusion

Zur formalen Beschreibung einer Strémung durch ein portses Medium werden die
Kontinuitatsgleichung und die Flussgeschwindigkeit nach Darcy benétigt. Die Kon-
tinuitdtsgleichung beschreibt die Massenerhaltung im System und besagt, dass die
Summe aller Zu- und Abfliisse iiber die Grenzen eines Kontrollvolumens gleich der
Summe der Quellen und Senken dieses Kontrollvolumens sein muss. Fiir eine fliissige

Phase innerhalb der Mikroskala mit ¢ als der mikroskopischen Dichte und

(Zn éfnﬁn)

4

= (4.4)
als der Partikelgeschwindigkeit v;, einer Komponente n und ihre Konzentration in der
Loésung g, fiihrt das Reynold’sche Transporttheorem zu folgender Kontinuitétsglei-
chung in differentieller Form:

90

— + V- (ou)=0. 4.5

) (45)
Nach lokaler Volumenmittelung [KA03] und unter der Annahme einer konstanten Dich-

te, wie sie hier vorausgesetzt werden kann, vereinfacht sich die Gleichung zu
V-ou=0 . (4.6)

Dabei bezeichnet u die gemittelte Flussgeschwindigkeit, die identisch mit der sog.
Darcy-Geschwindigkeit ist. Diese war urspriinglich eine empirische Gleichung, kann
aber durch Volumenmittelung aus der Navier-Stokes Gleichung hergeleitet werden,

wie es 1969 von Slattery [Sla69] gezeigt wurde.

Darcys Gesetz

Das Gesetz von Henry Darcy gilt strenggenommen nur fiir stationédre und laminar-
schleichende Stromungen inkompressibler Newton’scher Fluide mit einer Reynoldszahl
kleiner 10. Da es keineswegs offensichtlich ist, ob das Gesetz unter diesen Vorausset-
zungen hier benutzt werden darf, muss an dieser Stelle kurz auf die Physiologie des

Blutes eingegangen werden.
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Die Reynoldszahl ist eine dimensionslose Kenngréfle und stellt das Verhéltnis von
Trigheits- zu Zahigkeitskriaften dar. Uberschreitet sie im Blut den kritischen Wert
von 2000-2200, so geht die laminare in eine turbulente Strémung iiber. Wihrend die-
ser Wert in der Aorta z. B. weit iiberschritten wird, nimmt die Reynoldszahl in den
kleinsten Geféflen, wie Arteriolen und Kapillaren sogar Werte < 1 an [ST93].

Wegen seiner Zusammensetzung aus Plasma und Blutkorperchen ist Blut eine hete-
rogene (Nicht-Newton-)Fliissigkeit mit variabler Viskositéit, was eine Benutzung des
Darcy-Gesetzes offensichtlich verbieten wiirde. Das Fliefiverhalten von Blut entspricht
allerdings aufgrund der starken Verformbarkeit der Erythrozyten nicht dem einer Sus-
pension, sondern mehr dem einer Emulsion. Diese hohe Fluiditét ist die Ursache fiir
die sog. "Axialmigration der Erythrozyten”, die in Gefiflen mit einem Durchmesser
von weniger als 300 pum eintritt. Die Blutkorperchen werden von der Randzone des
durchstromten Gefafles, in welcher hohe Geschwindigkeitsgradienten und Schubspan-
nungen bestehen, durch Rotationsbewegungen zur Gefiflachse hin verschoben, wo die
Scherung weit geringer ist. Dies fiihrt zur Ausbildung einer zellarmen Randzone, die
als niederviskose Gleitschicht dient. Dieses Phénomen fithrt mit weiter abnehmendem
Durchmesser zu einer deutlichen Herabsetzung der sog. scheinbaren Viskositét. Bei
Durchmessern von 5-10 um ist diese Viskositéit nur noch geringfiigig grofler als die
des zellfreien Plasmas[ST93, [KPS05]. Da in diesem Modell nur Arteriolen und Ka-
pillaren betrachtet werden, kann somit dieser Effekt ausgenutzt werden, um Blut als
Newton’sche Fliissigkeit behandeln zu kénnen, was die uneingeschrinkte Benutzung

des Gesetzes von Darcy
K
u=——Vp (4.7
1

erlaubt. Dabei bezeichnet u die Geschwindigkeit, u die Viskositéit der Fliissigkeit, Vp
den Druckgradienten und
K — i (4.8)
32w
die Permeabilitédt. Hierbei steht d fiir den Gefaldurchmesser und w fiir eine dimensions-
lose Gewichtungskonstante, welche die sog. Gewundenheit des Gefifinetzes beriicksich-
tigt. Die Herleitung fiir den Ausdruck der Permeabilitét kann bei [Kav92] nachgelesen

werden. Nach Einsetzen der Gleichung (4.7) in die Kontinuitétsgleichung (4.6) kann
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auch der benstigte Druck mittels Gleichung (4.9) berechnet werden:

v (fw) =0 . (4.9)

FEin entscheidender Vorteil dieser Formulierung besteht nun in der Tatsache, dass al-
le Werte fiir die Bestimmung der lokalen Perfusionsgeschwindigkeit aus individuellen
Patientendaten gewonnen werden kénnen, da &, d und w anhand von MRT-Daten

und/oder Angiogrammen bestimmt werden kénnen.

4.4 Waiarmeleitungsgleichungen

Der Warmetransport im menschlichen Gewebe setzt sich zusammen aus verschiedenen
Prozessen wie Konduktion und die durch Perfusion des Blutes bedingte Konvektion,
metabolische Warmeentwicklung und externe Warmequellen, was im Fall der Hyper-
thermie durch die Einstrahlung elektromagnetischer Strahlung erreicht wird.

Wiérmeleitung in einen vollsténdig geséttigten porésen Korper ist abhédngig von der
Struktur des Mediums und der thermischen Leitfdhigkeit & jeder Phase. Jede Phase
wird dabei als Kontinuum behandelt. Die Herleitung und Notation der einzelnen Terme
fiir die vollstéindige Wirmeleitungsgleichung orientiert sich an [Kav92] unter Annahme
einer periodischen Struktur im porésen Medium und einem thermischen Ungleichge-
wicht zwischen fester und fliissiger Phase. Im Folgenden wird fiir die Bezeichnung einer
iiber ein lokales Volumen gemittelten makroskopischen Groien G die Schreibweise (G)

gewdhlt.

4.4.1 Konduktion

Fiir die Herleitung der volumengemittelten Warmeleitungsgleichungen wird zunéchst
von einer nichtstromender Fliissigkeit im portsen Medium ausgegangen. Die differen-

tielle Formulierung der konduktiven Energieerhaltung lautet

T
(gcp)s% =V (ksVT) fiir die feste Phase (4.10)
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und

T
(Qcp)f% =V (ksVTy)  fiir die fliissige Phase. (4.11)

Hierbei bezeichnet k die spezifische Wirmeleitfahigkeit und (ocp) die volumetrische
Wairmekapazitit mit ¢, als der massenspezifischen Wérmekapazitét und g als der Dich-
te. Die Indizes s und f geben jeweils an, ob sich der Wert auf die fliissige oder feste
Phase bezieht. Fiir die Grenzfliche Ay, gelten folgende Randbedingungen, welche die

Kontinuitidt der Temperatur und des Warmeflusses beschreiben:

Tf:TS auf Afs,

(4.12)
Ngg - k‘fVTf = Nfs - k‘sVTs auf Afs-
Fiir die &uBeren Normalen der Teilgebiete gilt ny, = ngy.

Im Folgenden wird die Volumenmittelung nur fiir die feste Phase gezeigt. Deren For-

mulierung des intrinsischen Mittelwerts lautet

1 oT, 1
— s—— dV = — V.(k¢ - VT¢)dV. 4.1
V/VS(PCP)( ot V/VS ( f f) (4.13)

Die Voraussetzung konstanter Eigenschaften innerhalb des Volumens erlaubt die fol-

gende Umformung der linken Seite

1 0T Vs o 1
- s _ s e T
: /V () 2 av = V2 (g, at(vs /V sdv)

(T (4.14)
= (1= 9)(pep)s S5
und die Anwendung des Theorems von Slattery [Sla69] auf die rechte Seite
1
(V-ks VIy) =V - (k,V T5) + — ngr- ks V7IsdA
V' Ja,.
=V[1-e)ks VIV + ks (T)° V(1 —¢)] (4.15)

1 1
+V-k5—/ nSfTSdA+—/ nag - ke V Ty dA
V Afs V Afs
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Carbonel und Whitaker zeigten 1984 [WC84] die Giiltigkeit der Beziehung

1 1
— ng Ty dA~ — ng T, dA— [V(1—2e)](T)* , (4.16)
V' Ja;, V' Ja;.

mit deren Hilfe sowie der Einfithrung einer Temperaturabweichung 7" = T — (T') der
Ausdruck

(1= eVky V (T)° + ks

Voks VI,)=V- .
{ ) v /s,

Nsf TS/ dA

(4.17)
1
+ = nsg-ksV Ty dA
V' Ja,,
fiir den intrinsischen Volumenmittelwert gegeben wird. Der Wiarmeiibergang auf dem

Rand zwischen der fliissigen und der festen Phase ldsst sich durch
1
3 ke VI A= b () (1)) (4.18)
Vi Ja,,

beschreiben, mit hy, = hyy fiir den gemittelten Warmetibergangskoeffizienten. Somit
ergibt sich die lokal gemittelte Energiegleichung fiir die Konduktion der festen Phase
Zu:

(1 o). 20— v

(1= o)k, v<T>S+ksl/ nesT! dA
V/a,

(4.19)
+ Ry ((T))" = (T)7)

Sei P eine Vektorfunktion, welche den Gradienten des Temperatur-Mittelwertes einer
Phase in eine Grofle transformiert, die eine Aussage iiber die lokale Variation der
Abweichung gibt, dann gilt mit Hilfe von 77 = P(r) - V(T fiir den zweiten Term der
rechten Seite

1 1
kf*/ IlfsTé dA = k‘bf/ Py(r) - V<T>b dA . (4.20)
V Ags v Ay,
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Benutzt man zusétzlich die Abkiirzung
1
ks =(1—¢e)ks + ks - —/ ney - Ps(r)dA (4.21)
Vi Ja,,

wie es Xuan und Roetzel [XITHI7] fiir die effektive Wirmeiibertragung vorschlagen,

so ergibt sich der intrinsische Volumenmittelwert der festen Phase zu

(1- 6)(pcp)sg =V [k V(T)*] + hys ((T) —(T)*) (4.22)

und entsprechend fiir die fliissige Phase zu
Tt .
e 2 v [ oy g (@ - @) . (423)

Beide Gleichungen sind nun durch den gemittelten Wirmeiibergang gekoppelt.

4.4.2 Konvektion

Fiir die Annahme einer Strémung durch die porése Matrix muss der Gleichung fiir die
fliisssige Phase noch ein Konvektionsterm hinzugefiigt werden.

Die allgemeine mikroskopische Wérmeleitungsgleichung mit Konvektion lautet

oT
(ocp) s (8tf +uy -V Tf) =V - kVTy (4.24)

was zu folgendem gemittelten Ausdruck fiir die fliissige Phase fiihrt:

NTH 1

e(pep) [ <(9t> + (u)f . V<T>f:| =V. lé‘kf : V<T>f + k‘fv/ TLfsT}dA

Afs (4.25)
1

+pnss ko V Ty dA = e(ocp) fV{uT)

Ebenso wie fiir die Konduktion werden hier fiir die Konvektion die abkiirzenden
Schreibweisen )
v ), ek VTpdA= hys (TN = (1)), (4.26)
fs
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und
1
kp—e-ky+ky- V/ njs - Py(r)dA — e(u/ P(r)) (4.27)
Af.

benutzt. Mit deren Benutzung lésst sich die folgende Formulierungen der gemittelten

Wirmeleitungsgleichungen fiir die fliissige Phase angeben:

f
c(oay)y X5+ ! - V)| = 0 g 4]

+hys ((T)* = (T))

(4.28)

Da es sich bei dem betrachteten Gebiet um lebendes Gewebe mit hohem Metabolismus
handelt, wird der festen Phase die Konstante M addiert, welche die metabolische Wir-
megenerierung im Gewebe beschreibt. Da das Gewebe zusitzlich durch ein elektrischen
Feldes E erhitzt wird, muss noch ein Term Q = %0|E |2 fiir die externe Energiequelle
hinzugefiigt werden. Gleichung (4.22) wird somit erweitert zu

(=) " =V e VI Q0

+hs((TY = (T)*)
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5.1 KARDOS

Fiir die Simulationen wurde KARDOY| verwendet, ein am ZIB entwickeltes Softwa-
repaket mit adaptivem Finite Elemente Code zum Losen von Systemen nichtlinea-
rer, parabolischer, partieller Differentialgleichungen mit dazugehorigen Anfangs- und
Randbedingungen. Es bietet die Moglichkeit, rdumliche Probleme in ein, zwei oder
drei Dimensionen zu 16sen. Das Hauptmerkmal von KARDOS ist die Adaptivitit be-
ziiglich der Zeit und des Raumes. Die Diskretisierung der Gesamtaufgabe erfolgt mit
einer Rothe-Methode, d. h. erst wird die zeitliche Komponente und anschlieflend die
rdumliche diskretisiert. Die Steuerung der Schrittweite und des Netzes erfolgt mit Hilfe
von Fehlerschétzern. Eine ausfiihrlichere Beschreibung der Anwendungsméglichkeiten
und des zugrundeliegenden numerischen Konzepts liefern [ELR02] und [Lan00].

Um ein neues Problem zu definieren, miissen nun zuerst die Gleichungen (4.9), (4.28)
und auf die Form

n n

)
ZB,]a"J“T ZDUUJ = FotuVu) i=1(1)n

j=1

mit Dijuj = V- (PZJVUJ) — Q” . V’U,j

gebracht werden.

Isiehe http://www.zib.de/Numerik/numsoft /kardos/index.de.html
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Die Koeffizienten B;;, D;; und die rechte Seite F; konnen jeweils von der Zeit, den
Koordinaten, der Losung und/oder ihrem Gradienten abhiéngen.
Die Ausdriicke

Pii = (pd), kil=1(1)s und QU = (Q¥), k=1(1)s

repréasentieren hierbei den Diffusionsterm bzw. den Konvektionsterm mit s € 1,2, 3 als
der Dimension des Raumes. Angewendet auf die spezielle Problemstellung in dieser
Arbeit sind

V- [ks - V{T)?] 0 0
Djju; = 0 V- [k V(T)?] 0 |,
0 N
(1 —e)(ecp)s 0 0
(Bij) = 0 elocp)y 0 )
0 0 0

hep((T)? —(T)*) + (L — ) (M + Q)
F=| hps((T)* =(1)") +eQ — e(ocp)p(w)® - V(T)" |,
wp

wobei neben den beiden zeitabhéngigen Temperaturen der verschiedenen Phasen die
Gleichung fiir die Druckverteilung als stationéres Problem mitgerechnet wird. Auf-
grund der von KARDOS bereitgestellten Implementierungsmoglichkeiten beinhaltet

die rechte Seite F; auch den linearen Konvektionsterm.

Im Folgenden werden die gewebsspezifischen Parameter und Startwerte festgelegt,
die fiir die Simulationen bekannt sein miissen. Zusétzlich wird eine geeignete Geome-
trie mit Randbedingungen angegeben, welche die Morphologie eines fiktiven Tumors

beschreibt, anhand dessen die Simulationen erstellt werden.
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5.2 Parameter
Gewebe Warmeiibergangszahl —spez. Warmekapazitiat Metab. Wéarme
h mVV7 Cp [kgiK] M [77?53 ]
Blut 0.549 3850 -
Muskel (ruhend) 0.51 3900 450
Muskel (arbeitend) 0.51 3900 22500
Invasionsfront 0.54 3700 29000
Sarkom 0.54 3700 11700
Seminekrotisch 0.54 3700 4725
Nekrotisch 0.54 3700 -

Referenzen: [CDRT 01}, [CFKR0, SLZX05, EWST05, RX08, [KSHI5, DSST97, [Gaus3)

Weitere Konstanten:

Effektive Wirmeleitféhigkeit g = £y = 0.64 [-2] Referenz :[RX98]
Durchmesser der betrachteten Gefiafle d = 15 um
Gewichtungsfaktor w = 2

Elektrische Leitfihigkeit o = 0.86 [-%5] Referenz: [DWS9§]

mV?2

Elektrische Feldstirke: E = v/450000[%]

Viskositit des Blutes: =1 [25]

sm?
Gefifidruck p=40 mmHg vor Einfluss in den Tumor  Referenz: [KPS05]

Externer Warmeiibertragungskoeffizient fiir die Randbedingungen keyt = 45[m‘2/z el

Referenz: [ELS97a]

Dichte p = 1050[£4]

Die hier angegebenen Werte kénnen wihrend der Hyperthermie als konstant ange-

nommen werden. Versuche von [BM03] zeigten zwar leichte Verdnderungen der Ge-

webseigenschaften bei Temperaturerh6hungen, allerdings sind diese zu gering, um hier

beriicksichtigt werden zu miissen.
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Porositat

Das Volumenverhéltnis von Blut zu Gewebe wurde vom Muskel ausgehend festgelegt.
Ein realistischer Wert fiir einen ruhenden Muskel sind 20 % Blutanteil [ST93]. Die fol-
gende Tabelle zeigt die Werte, die in den Simulationen fiir die unterschiedlichen Gebiete

zu verschiedenen Zeitpunkten der Hyperthermieanwendung angenommen werden.

Zeitpunkt Nekrotisch ~ Semi-Nekrotisch Tumormantel Invasionsfront Muskel

0 min 0.0001 0.025 0.15 0.3 0.2
10 min 0.0001 0.025 0.15 0.3 0.2
20 min 0.0001 0.028 0.25 0.6 0.6
30 min 0.0001 0.025 0.2 0.55 0.6
60 min 0.0001 0.015 0.1 0.5 0.6

Die Perfusion der Invasionsfront wird bewusst nicht - wie in Abb. [3.3] dargestellt -
als doppelt so hoch wie die des Muskels angesetzt, um iibertriebene Effekte zu vermei-
den. Wie bereits erwéhnt, wachsen solide Tumore des Menschen in der Regel langsam,
was zu einer generell stabileren Mikrozirkulation im Tumor und einer weniger heftig
ausfallenden Immunantwort des Korpers fithrt. Die Abbildung [3.3] ist aber eine ver-
allgemeinerte Darstellung, in die auch Daten aus Tierversuchen und hochaggressiven,
schnellwiichsigen Tumoren eingeflossen sind. Trotzdem muss die Perfusion deutlich ho-
her gegeniiber der des ruhenden Muskels ausfallen und wurde somit auf 150% gesetzt.
Die Porositéit des Tumormantels wird dagegen muss trotz stabiler Mikrozirkulation we-
gen seiner schlechten Gefiafiqualitit kleiner als die des Muskels sein. Seminekrotische
Gebiete besitzen nur wenige diinne und entartete Gefifie und verfiigen iiber etwa 5%
des muskuldren Blutvolumens. Nekrotisches Gewebe ist abgestorben und weist prak-
tisch keine Perfusion mehr auf.

Die Perfusionserh6hung und somit die Anderung der Porositit kann bei milder Hy-
perthermie gut vorhergesagt werden. Da sich wiahrend der Therapie die Pumpleis-
tung des Herzens vervielfacht, wird dem hitzegestressten Gewebe ein deutlich gro-
Beres Blutvolumen zur Verfligung gestellt. Muskelgewebe zeigt in Ruhe, aber unter
Hitzeeinwirkung bis 45 °C, eine Durchblutungssteigerung von bis zu 300 % [SL92],
wihrend sich die Durchblutung der Invasionsfront etwa verdoppelt [SVH90]. Im Ge-
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gensatz zum konstant hohen Blutvolumen des Muskels wiahrend der gesamten Dauer
der Anwendung, wird allerdings in der Literatur von einer zeitabhéngigen Durchblu-
tungsinderung in malignem Gewebe aufgrund der geringeren Thermotoleranz berichtet
[VKOS89, MVBH98, [SVHI0]. Diese zeigt sich nach ca. 30 miniitigem Hitzestress, in An-
héngigkeit von Versorgungszustand und des Miromilieus des jeweiligen Tumorbereichs,
in einer mehr oder weniger stark absinkenden Perfusion. In der gut versorgten Inva-
sionsfront wird hier ein leichtes, aber deutliches Absinken angenommen. Ebenso wird
fiir den Tumormantelbereich eine anfangliche Perfusionssteigerung festgelegt, die aber
vergleichsweise geringer ausfillt und eine nach 30 Minuten sinkende Durchblutung,
deren Abnahme deutlicher ausfallen wird als die der Invasionsfront. Seminekrotische
Gebiete besitzen zwar keine thermoregulatorischen Féhigkeiten mehr, erfahren aber
dennoch durch die anfanglich verstéirkte Durchblutung des umliegenden Gewebes eine
leichte Erhchung des Blutvolumens. Die Vaskularisierung wird allerdings in Folge der
Uberhitzung teilweise zusammenbrechen und somit — in Abhingigkeit von der Tem-
peratur, bzw. der eingestrahlten Energie — deutlich abnehmen. Nekrotischen Regionen
fehlt jegliche Art der Vaskularisierung, weswegen hier auch keine Durchblutungsénde-
rung stattfinden wird. Auf diese Uberlegungen aufbauend wurden die Porosititswerte

fiir die folgende Simulationsreihe in der oberen Tabelle festgelegt.
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Geometrie

BY Seminekrotischer
Bereich
Nekrotische
Regionen

| Stabile
| Mikrozirkulation

| (Tumormantel)

Umliegendes

Gewebe 3
Invasionsfront

Abbildung 5.1: Geometrie des simulierten Tumors

Die Geometrie wurde mit KARDOS erstellt. Es wurden die fiinf bereits beschriebe-
nen Regionen mit bewusst unscharf gewihlten Grenzen dargestellt, da maligne Tumore

gerade {iber ein invasiv-infiltrierendes Wachstum definiert werden.

Randbedingungen

Die Ein- und Ausstromraten des Blutes an den Zugéinge werden jeweils in einer Cauchy-
Bedingung der Form

9p

K—| =u

onlr, “

an den Druck festgelegt, wobei u; der jeweiligen Ein- bzw. Ausflussrate entspricht.

Um das Problem fiir KASRDOS eindeutig 16sbar zu machen, wurde eine Dirichlet-

Bedingung fiir einen Zustrom gesetzt. Fiir den restlichen Randbereich der keine Zu-

(5.1)
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oder Abfliisse enthélt, wurden homogene Neumann-Bedingungen verwendet. Die Ein-
trittstemperatur des Blutes wird auf 37 °C gesetzt, da angenommen werden kann,
dass einstromendes Blut nicht vorgewarmt wurde und somit Korperkerntemperatur

besitzt. Fiir den Wirmeaustritt iiber den Rand des Gewebeblocks werden die Cauchy-

Bedingungen
oT)?
s - hex Tk — (T)* 9.2
Rs =g «(Tx —(T)°) (5.2)
aus [ELS97h] verwendet. mit der Korperkerntemperatur Tk = 37°C und dem Wir-
meiibertragungskoeffizienten hexy = 45— .

5.3 Ergebnisse

Die hier dargestellen Ergebnisse entstanden unter Verwendung der oben genannten

Parameter und der jeweils vor jeder Simulation angepassten lokalen Porositit.

Perfusionsprofil

Beispielhaft werden fiir zwei Variationen der oben angegebenen Geometrie die jeweili-
gen Perfusionsprofile gezeigt. Der Unterschied besteht in der Lage der eingewachsenen
Adern. Die fir Abbildung 5.2(a) verwendete Geometrie besitzt zwei versorgende und
zwei entsorgende Geféfle.

Die Richtung des Blutflusses wird durch die Pfeile dargestellt, deren Grofle zusétzlich
eine Aussage iiber den Betrag der Geschwindigkeit macht. Da KARDOS noch keine
Funktion fiir diese Art der Visualisierung zur Verfiigung stellt, wurden die Daten ex-
portiert und die hier gezeigten Grafiken mit Hilfe von Matlab erzeugt.

Es ist deutlich zu erkennen, dass innerhalb der nekrotischen Gebiete praktisch keine
und im seminekrotischen Bereiche eine extrem schwache Perfusion vorliegt, wohin-
gegen die stirkste Durchstromung in der Invasionsfront zu finden ist. Aufgrund der
asymmetrisch verteilten Geféfle zeigt sich aber selbst innerhalb eines in sich homoge-
nen Tumorgebietes eine heterogene Durchblutung, die besonders im &ufleren Teil des
linken unteren Quadranten erkennbar ist.

In Grafik 5.2(b) wird von einem Tumor ausgegangen, der — wie im Kapitel 'Biologische
Grundlagen’ beschrieben — unregelméfig, aber von allen Seiten aus mit insgesamt fiinf

zufithrenden und drei abtransportierenden Gefiflen ausgestattet ist. Die Austrittsstel-
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Abbildung 5.2: Perfusionsverhalten in Abhéngigkeit der Lage versorgender Geféfle
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len sind schwer zu erkennen und daher mit einem roten Pfeil gekennzeichnet. Neben
der stark heterogenen Perfusionsverteilung, die auch im ersten Bild festgestellt werden
konnte, ist hier deutlich der ungerichtete, chaotische Blutstrom zu erkennen. Dieser
scheint stellenweise auf engstem Raum fast zu zirkulieren, wihrend in anderen Teilen
des Tumors eintretendes Blut diesen iiber den nichstgelegenen Abfluss wieder verléfit,
ohne das Gewebe iiber eine lingere Strecke zu passieren. Dagegen findet im Zentrum
und in angrenzenden Gebieten fast keine Bewegung statt. Dieses Ergebniss entspricht
genau den Beobachtungen aus klinischen Studien, wie sie oben beschrieben wurden.

Anhand solcher Perfusionsprofile lassen sich relativ gute Vorhersagen iiber das Ver-
halten unter Hyperthermiebedingungen ableiten. In Regionen, die vor der Erhitzung
schlecht versorgt wurden, kann durch milde Erwarmung bis 42 °C eine Durchblutungs-
steigerung erzielt werden [SPLRO5|, die sich positiv auf eine nachfolgende Chemo-
oder Strahlentherapie auswirken wiirde. Bei Temperaturen ab 43 °C allerdings ist die-
ses Gewebe infolge seiner hoheren Thermosensitivitdt (da vorher schlecht versorgt -
siehe Einleitung ) nicht mehr f&hig, diese Temperaturen auszugleichen. Hier wiirden
deutliche Schéaden, sowohl am Gefdfinetzwerk, als auch an der Zellstruktur entstehen.
Die stark durchbluteten und gut versorgten Gebiete werden dagegen auch bei Tem-
peraturen iiber 42 °C durch erhchte Perfusion und groflere Thermotoleranz dhnliche
Reaktionen zeigen wie das Muskelgewebe und keine wesentliche Schiden davontragen.
Fiir die folgenden Simulationen wird nur noch diese Geometrie aus Abb. 5.2.(b) ver-

wendet.
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Temperaturprofile

Die Abbildung 5.3 zeigt das Gebiet vor Beginn der Hyperthermie. Die erkennbaren
Temperaturunterschiede basieren hier ausschlielich auf den unterschiedlichen meta-
bolischen Raten. In Abb. 5.3(a) zeichnet sich deutlich die Invasionsfront ab, da diese
die weitaus hochste Teilungsrate und somit die grofite metabolische Warmeentwick-
lung aufweist. Dagegen besitzen die nekrotischen Gebiete die niedrigste Temperatur,
da hier weder Zellteilung noch Metabolismus stattfindet. Abb. 5.3(b) zeigt das zuge-
horige Temperaturprofil des Blutes. Obwohl die Grenzen unschérfer sind, ergibt sich
hier qualitativ das gleiche Resultat. Allerdings ist die Bluttemperatur im Inneren des
Tumors selbst in den nekrotischen Gebieten gegeniiber der des Muskels geringfiigig er-
hoht. Dies 148t sich dadurch erkliaren, dass das Blut auf seinem Weg in den Tumorkern
Wérme aufnimmt. Die Grafiken 5.3(c) und (d) sind die dazugehérigen horizontalen
Querschnitte in der selben Skala wie die dariiberliegenden Bilder. Der Schnitt wur-
de von der Mitte des linken Randes zur Mitte des rechten Randes gezogen. Unter den
Querschnitten sind jeweils die Maximal- und die Minimaltemperaturen angegeben. Bei
dieser Simulation des Ruhezustands besteht lediglich ein sehr geringer Temperaturun-
terschied mit einer Abweichung von ca. 0.5 °C im Gewebe und ca. 0.1 °C im Blut. Der
Unterschied in der Bluttemperatur fillt deswegen so gering aus, da Blut kein lebendes
Gewebe ist und somit auch keine eigene metabolische Wéarme erzeugt, sondern ledig-

lich die Warme des Gewebes aufnimmt.

In Abbildung 5.4(a)-(i) wird mit den oben angegebenen Perfusionsinderungen im
Verlauf der Hyperthermie die Gewebetemperatur zu verschiedenen Zeitpunkten be-
rechnet. Bei konstantgehaltener eingestrahlter Energie wurden lediglich die Porosité-
ten wie oben beschrieben verdndert, um den Einfluss der thermoregulatorischen Ge-
fiBverinderungen als Reaktion auf die Erhitzung zu demonstrieren. Die Anderungen
des Metabolismus wurde hierbei vernachléssigt. Dieser erhoht sich zwar nachweislich
bei steigender Gewebetemperatur [SL92|, verglichen mit der absorbierten elektroma-
gnetischen Energie ist dieser Faktor aber zu gering, um hier beriicksichtigt werden
zu miissen. Es werden im Folgenden nur noch die Ergebnisse der Gewebetemperatur
gezeigt, da letztendlich nur diese fiir den klinischen Einsatz interessant sind. In die-
ser Versuchsreihe wird die ’klassische’ Hyperthermie simuliert, die zum Ziel hat, das

gesamte maligne Gewebe moglichst stark zu erhitzen, wihrend die Temperatur des
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(a) Temperaturverteilung im Gewebe  (b) Temperaturverteilung des Blutes

[0.00€+00,1.70e+01]: min=3.70e+01, max=3.75e+01 [0.00€+00,1.70e+01}: min=3.70e+01, max=3.71e+01

(c) Querschnitt der Gewebetemperatur  (d) Querschnitt der Bluttemperatur

Abbildung 5.3: Temperaturprofile des unerhitzten Gebietes
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gesunden Gewebes moglichst keinen Temperaturen iiber 43 °C ausgesetzt wird.

Die Abbildung 5.4(a) zeigt das bestrahlte Gebiet nach ca. 10 miniitiger Erhitzung, Abb.
5.4(c) bietet den dazugehérigen Querschnitt, an dem die Temperatur abgelesen werden
kann. Es zeigt sich deutlich, dass die nekrotischen und seminekrotischen Regionen am
stiarksten erhitzt werden, da diese in Folge der fehlenden bzw. mangelhaften Durchblu-
tung praktisch keine Kiihlung durch den Blutstrom erfahren. Die stark durchblutete
Invasionsfront dagegen ist sogar noch besser gekiihlt, als grofle Teile des Muskelgewe-
bes un. In direkter Ndhe zu den Einfliissen ist die Temperatur, wie zu erwarten, am
niedrigsten. Zu diesem Zeitpunkt hat noch keine vasodilatorisch bedingte Durchblu-
tungssteigerung stattgefunden. Diese stellt sich erst zeitlich verzogert ein und wird in
den Grafiken 5.4(b) und (d) gezeigt. Als Reaktion auf die Erhitzung zeigt das Gewebe
jetzt die oben angegebene Thermoregulation, die zu einer leichten Temperaturabnahme
im Muskelgewebe fithrt. Ebenso hat aber auch die Perfusion der Invasionsfront stark
zugenommen, weswegen das Temperaturminimum des gesamten Gebietes immernoch
in in dieser Region liegt. Die Temperaturen im Tumorinneren bleiben dagegen trotz
geringer Durchblutungssteigerung konstant hoch bei iiber 43 °C, weswegen sich hier
mit Sicherheit die gewiinschten thermischen Schéiden einstellen werden.

In der Abbildung 5.4(f) zeigen sich die hieraus resultierenden Konsequenzen. Die starke
Erhitzung fiihrt zu Schiden am Geféiflsystem mit der Folge einer Perfusionsabnahme
und somit schlechterer Kiihlung im Tumorinneren. Das Volumen des effektiv erhitzten
Gewebes nimmt in der Folge zu. Da dies weitere Schéden induziert, konnen gegen Ende
der Hyperthermieanwendung nach ca. 60 Minuten grofie Bereiche ldngere Zeit mit Tem-
peraturen iiber den kritischen 43 °C signifikant geschidigt werden. Abbildung 5.4(g)
zeigt, welche Regionen das aller Wahrscheinlichkeit nach sein werden. Trotz dieser er-
folgreichen Erhitzung grofler Teile im Inneren des Tumors, kann aber das eigentliche
Ziel — die Erhitzung des gesamten entarteten Gewebes — nicht realisiert werden, da
durch die ausgesprochen gute Versorgung der Invasionsfront diese eine ebenso gute
thermoregulatorische Féahigkeit besitzt, wie das gesunde Gewebe. Eine Erh6hung der
eingestrahlten Energie um eine langanhaltende Erhitzung mit Temperaturen {iber 43
°C zu erreichen ist daher nicht moglich, da in diesem Fall zu viel gesundes Gewebe
geschédigt werden miisste. Dies entspricht genau den Aussagen klinischer Studien an
menschlichen Tumoren, die von uniiberwindbaren “cold-spots” im Tumor, bzw. bei

riicksichtsloser Erhitzung von unakzeptierbaren "hot-spots” im gesunden Gewebe be-
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richten [Tun06]. Anhand der hier gezeigten Simulationen lisst sich bereits folgendes
festhalten: Je langsamer ein Tumor wichst und je ausgereifter und 'normaler’ daher
seine Vaskularisierung ist, desto schwerer kann dieser dann grofflichig erhitzt werden.
Hier wiirde sich eher eine sehr milde Hyperthermie anbieten, die eine reine Perfu-
sionssteigerung zur Sauerstoffanreicherung zum Ziel hat. Wichst dagegen entartetes
Gewebe sehr schnell und aggressiv, wird dieses grofle nekrotische Bereiche besitzen
und in weiten Teilen mangelhaft versorgt sein. Hier hat das vaskulédre Netzwerk keine
Zeit sich zu verzweigen und wird durch aggressiv invadierende Tumorzellen wéihrend
der Neoangiogenese zusitzlich schwer geschéidigt. Diese Art Tumore koénnen in Folge
der schwachen Thermotoleranz am wirkungsvollsten auf zytotoxische Temperaturen

erhitzt werden.
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Abbildung 5.4: Temperaturprofile des Gewebes zu verschiedenen Zeitpunkten wihrend
einer Hyperthermieanwendung

(a) Gewebetemperatur nach 10 min (b) Gewebetemperatur nach 20 min

A

(c) Querschnitt zu Abb. 5.4(a) (d) Querschnitt zu Abb. 5.4(b)

e

[0.00e+00,1.70e+01]: min=4.35e+01, max=4.38e+01 [0.00e+00,1.70e+01]: min=4.25e+01, max=4.31e+01
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(f) Gewebetemperatur nach 30 min (g) Gewebetemperatur nach 60 min

[0.00e+00,1.70e+01]: min=4.21e+01, max=4.33e+01
[0.00e+00,1.70e+01]: min=4.30e+01, max=4.38e+01

(h) Querschnitt zu Abb. 5.4(f) (i) Querschnitt zu Abb. 5.4(g)
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In dieser Arbeit wurde ein Tumormodell fiir den Einsatz in der Therapieplanung bei
regionaler Hyperthermie vorgestellt, mit dessen Hilfe sich sowohl die intratumorale
Perfusion, als auch die Warmeleitung patientenspezifisch darstellen lasst. Der Model-
lierungsansatz besteht in der Darstellung des Tumors als poroses Medium, in welchem
die Perfusion mit Darcys Gesetz sowie der Kontinuititsgleichung fiir portse Medien
beschrieben wird. Unter Benutzung der Methode der lokalen Volumenmittelung wur-
de eine Wirmeleitungsgleichung mit Konvektion angegeben, welche die Temperatur-
verteilung zu verschiedenen Zeitpunkten wihrend der Anwendung berechnet. Durch
diesen Modellierungsansatz werden Blut- und Gewebetemperatur jeweils getrennt als
Kontinuum berechnet und durch die gemittelte Wirmeiibertragung gekoppelt. Die
Wairmeleitungsgleichung des Blutes ist zusétzlich mit der Perfusion durch die Darcy-
Geschwindigkeit gekoppelt. Das Modell ist somit auch ohne die Einbeziehung diskreter
Gefifle frei von der Voraussetzung eines thermischen Gleichgewichts, das einen Tem-
peraturausgleich vor Austritt aus dem Gewebe fordern wiirde. Dies ist von grofier
Bedeutung, da malignes Gewebe kein hochorganisiertes Kapillarbett besitzt, sondern
die Gefdfle durch die tumorinduzierte Angiogenese wahllos von allen Seiten einwachsen.
Somit kann der chaotische Blutfluss mitberiicksichtigt werden, der dazu fiihrt, dass das
Blut den Tumor nach seinem Eintritt iiber Shunts oder sehr eng zusammenliegende
Ein- und Ausfliisse sofort wieder verlésst.

Zusétzlich ist das Modell individuell adaptier- und erweiterbar. Zur Anpassung an
einen Patienten miissen lediglich die Gesamtperfusion des Tumors sowie die Geome-
triedaten angepasst werden. Natiirlich ist das Modell auch nicht nur auf fiinf unter-
schiedlichen Regionen festgelegt. Liegen qualitativ hochwertige anatomische Daten vor,
die eine feinere Unterteilung zulassen, kénnen auch noch weitere Unterregionen defi-
niert und beliebig platziert werden. Hierfiir sind lediglich die Geometrien um diese

Regionen zu erweitern und sinnvolle Werte fiir die Porositéit anzugeben.
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Die erzielten Simulationsergebnisse decken sich stark mit publizierten Messwerten aus
klinischen Studien. Anhand der Simulationsergebnisse ldsst sich nun besser abschétzen,
ob eher traditionell versucht werden sollte, den Tumor moglichst grof3flichig auf zyto-
toxische Temperaturen zu erwirmen oder ob aufgrund der méfigen Erfolgsaussichten
liber alternativ die Perfusion maximiert werden sollte, um schlechtversorgtes Gewebe
mit Sauerstoff anzureichern und so zumindest einer Anschlusstherapie bestmogliche
Voraussetzungen zu bieten. Fiir eine Perfusionssteigerung miissten dann Temperatur
besonders langsam und milde erhdht werden, um Temperaturen iiber 42 °C in den
thermosensitiveren seminekrotischen Regionen zu vermeiden. Auch fiir diese Frage-
stellung eignet sich das hier vorgestellte Modell, da das Perfusionsprofil Auskunft iiber
den Versorgungszustand des Gewebes gibt, wihrend im Wirmeprofil die Maximaltem-
peraturen bestimmt werden. Um die Perfusion besser darstellen zu kénnen, miisste
aber in KARDOS eine zusitzliche Funktion implementiert werden, die eine direkte
und verfeinerte Visualisierung erméglicht. Die hier gezeigte Auflosung ist zu grob fiir
die Darstellung der feinen Verdnderungen in schlecht durchbluteten Regionen. Des
Weiteren konnte dann der in dieser Arbeit gegangene Umweg, ndmlich die Grafiken
iiber einen Export der Daten und durch Einlesen in Matlab zu erstellen, vermieden
werden.

Hinsichtlich der Perfusionsdaten muss folgendes kritisch bemerkt werden: Die Ande-
rung der Porositédt bzw. der Perfusion wird hier empirisch geschétzt, da entartete Ge-
fafle kein berechenbares Reaktionsverhalten auf Hitzestress zu zeigen scheinen. Dieser
zur Zeit noch als stochastisch anzusehende Vorgang ist bisher — zumindest fiir mensch-
liche Tumore — noch zu wenig erforscht worden. Es lisst sich lediglich mit Gewissheit
vorhersagen, dass lange und diinne Adern im Inneren des Tumors oder in schlecht
versorgte Gebiete mit hypoxischem bzw. azidem Milieu deutlich haufiger kollabieren,
als stirkere Gefiflzweige mit fraktaler Struktur in weitgehend gutversorgtem Gewe-
be. Es bestehen aber bereits theoretische Ansétze, die sich mit der Modellierung eben
dieser Verdnderungen der Gefédfle in Tumoren unter Stressbedingungen beschiftigen
[CDC99, [LRBO5] und z. B. versuchen, die Vaskularisierung als Perkolationsnetzwerk
zu beschreiben. Daher besteht die Aussicht, die momentan noch erforderliche Schiit-
zung der Permeabilitdtsinderung in Zukunft durch ein zuverlissigeres Modell ersetzen
zu konnen.

Die Porositét wurde hier fiir die einzelnen Simulationen jeweils als konstant angenom-
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6 Diskussion

men. Realistischerweise miisste diese sowohl zeit- als auch temperaturabhéngig in der
Berechnung beriicksichtigt werden. Da sie sich jedoch wéihrend der gesamten Dauer
der Hyperthermieanwendung nur sehr langsam verdndert, kann dieser Prozess ebenso
prézise durch eine Zeitreihe von iiber € stationdren Problemen dargestellt werden. So-
mit kann der unangemessen hohe Rechenaufwand, der durch das Einbeziehen dieser
Abhéngigkeiten entstehen wiirde, vermieden werden.

Desweiteren ist zu erwihnen, dass die hier benutzte Annahme eines in Muskelgewebe
eingebetteten Tumors einen Spezialfall darstellt. Fiir eine individuelle Anpassung muss
fiir jeden Tumor dessen Ursprungsgewebe beriicksichtigt werden. Tumore der Prostata
z. B. haben im engeren Umfeld fast ausschlielich Driisen- oder Bindegewebe, wihrend
Krebsarten im Dickdarm in weiten Teilen von lymphatischem Gewebe umgeben sind.
Die Moglichkeiten einer Perfusionserhohung des gesunden Gewebes sind hier deutlich
eingeschriinkter, was bei der Annahme einer 300 %-igen Perfusionserhhungs (wie im
Muskel) zu deutlich von der Realitédt abweichenden Temperaturen fithren wiirde. Um
moglichst prizise Ergebnisse zu erhalten, miissten nicht nur die Perfusionsraten des
Tumorbereiches angepasst werden, sondern auch die des den Tumor einbettenden Ge-
webes nach dessen Histologieklasse.

Auch wenn dieses Modell prinzipiell auf jeden Tumor individuell angepasst werden
kann, gilt auch hier das Prinzip, dass es keine Verallgemeinerungsmoglichkeiten gibt.
Selbst wenn sehr genaue morphologische Daten iiber einen Tumor vorliegen, kann es
immer in Einzelféillen zu abweichendem Verhalten hinsichtlich der Perfusionsénderung
oder der Thermotoleranz kommen.

Die hier gezeigten Simulationen wurden nur anhand eines 2D-Modells demonstriert,
konnen aber ebenso 3-dimensional durchgefiihrt werden. Hierzu ist lediglich die dazu
erforderliche 3D-Geometrie zu erstellen, was z. B. leicht mit Amira moglich ist und
auch fiir dieses Modell schon getestet wurde. Eventuell konnte die Morphologie auch
aus MRT-Daten zumindest halbautomatisch segmentiert werden.

Ein Schwachpunkt dieses Modells ist die Annahme der lokalen Homogenitéit des Ge-
webes, da Tumore selbst in kleinsten Unterregionen keineswegs homogen strukturiert
sind. Fiir eine diesbeziigliche Erweiterung konnten z. B. Arbeiten, die sich bereits mit
volumengemittelten Stromungen und der Warmeleitung in heterogenen pordsen Medi-
en mit Nicht-Darcy-Strémungen beschéftigt haben [VHD 97, VHJH96, [VT80, [AV02],

verwendet werden, um das Modell auszubauen und zu verbessern. Zusétzlich konnte
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6 Diskussion

auch der Einfluss groflerer Adern mitgerechnet werden, indem Geféfie bis zu einem
gewissen Durchmesser noch diskret beriicksichtigt werden.

Um zu priifen, inwieweit dieses Modell fiir den klinischen Einsatz tragfihig ist, sollten
nun Tests an realen Tumoren durchgefithrt werden. Dabei wéren die beschriebenen
Schritte und Methoden zur Geometrieerzeugung durchzufithren und die Simulations-
ergebnisse mit klinischen Messdaten zu vergleichen. Dies war im Rahmen dieser Arbeit

nicht mehr moglich, sollte aber nachgeholt werden.
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7 Abkiirzungen und Variablen

A: Flache

_J
kgK

cp: spezifische Warmekapazitit [c,] =

e d: mittlerer Durchmesser (der Poren oder Gefiifie)
e ¢: Porositét, € = %

E: elektrische Feldstéirke, [E] = ¥

WK
m2

e h: Wirmeiibertragungskoeffizient, [h] =

Kext: Externer Wérmeiibertragungskoeffizient, [kext] = 26

k: spezifische Wiarmeleitfihigkeit, [k] = m'[ﬁs

e K: Permeabilitit, [K] = m?

k: effektive gemittelte Wirmeleitfihigkeit des Volumens
o pu: Viskositét, [u] = =
e M: poroses Medium

e M: interne metabolische Warmeentwicklung

e n: normierte, Auflere Normale

p: Druck, [p] = &

m2

e Q: externe Energiequelle, Q = 1o|E|?

p: Massendichte, [p] = £4

m3

o: elektrische Leitfahigkeit, o = 0.86  [-15]

45



7 Abkiirzungen und Variablen

t: Zeit, [t] = s

T: Temperatur, [T] = K

u: Fluidgeschwindigkeit, [u] = =
V: Volumen, [V] = m?

w: dimensionsloser Gewichtungsfaktor

die Indizes sf zeigen an, ob sich die Gréfle auf die feste (s) oder fliissige (f)
Phase des des Models bezieht.
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