12 Laser in der Medizin

12.1 Laser

Seit ihrer Entwicklung ab 1960 wurden Laser sehr
rasch auch in der Medizin eingesetzt. Thr Nutzen
liegt vor allem in der speziellen Art von Strahlung,
die sie erzeugen. Diese kann sowohl in der Diagno-
stik wie auch in der Therapie genutzt werden.

12.1.1 Eigenschaften von Laserlicht
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Abbildung 12.1: Laser als kohéarente Lichtquelle

Der wichtigste Unterschied zwischen Laserlicht und
Licht aus konventionellen Lichtquellen ist, dass ein
Laser kohidrentes Licht erzeugt. Dies beeutet, dass
zwischen den einzelnen Teilen des Lichtfeldes fe-
ste Phasenbeziehungen bestehen. Insbesondere die
rdaumliche Kohirenz ist wichtig fiir Anwendungen in
der Medizin: sie erlaubt es einem, Laserlicht auf sehr
kleine Strahldurchmesser (im Bereich von wenigen
optischen Wellenldngen) zu fokussieren und damit
hohe Intensititen zu erreichen.
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Abbildung 12.2: Kohirenz

Die zeitliche Kohérenz kann ausgenutzt werden um
entweder sehr monochromatisches Licht zu erzeu-
gen ) interessant vor allem fiir diagnostische An-
wendungen, oder um sehr kurze Pulse zu erzeugen.
Diese erlauben einerseits eine hohe Zeitauflosung

(z.B. fiir die Diagnostik), bieten aber auch wieder die
Moglichkeit, sehr hohe Intensitéiten zu erreichen.

12.1.2 Laser: Funktionsweise
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Abbildung 12.3: Stimulierte Emisssion

Die Erzeugung von Laserlicht basiert auf dem Prin-
zip der stimulierten Emission: Trifft ein Photon auf
ein Elektron in einem angeregten Zustand (in einem
Atom, Molekiil oder Festkorper), so kann es die-
ses dazu anregen, in den Grundzustand iiberzugehen.
Die dabei freiwerdende Energie wird in der Form ei-
nes Photons emittiert, welches die gleiche Frequenz
und Phase besitzt wie das eingehende Photon: dieses
wird praktisch geklont.

Der Prozess der stimulierten Emission steht in Kon-
kurrenz zur Absorption, bei welchem ein Photon
vom Material aufgenommen wird. Die Wahrschein-
lichkeit fiir die beiden Prozesse ist gegeben durch
einen Koeffizienten, der nur vom Ubergang abhiingt,
und die Population des Ausgangszustandes, d.h. des
Grundzustandes fiir den Fall der Absorption, resp.
des angeregten Zustandes fiir die stimulierte Emis-
sion. Da das einfallende Licht durch die Absorption
abgeschwicht, durch die stimulierte Emission ver-
stiarkt wird erhalten wir eine Gesamtbilanz fiir die
Intensitit des Lichtes:

dl

E X Pe — Pg -
Hier bezeichnet p. die Population des angeregten
Zustandes, p, diejenige des Grundzustandes. Offen-
bar erhalten wir eine Verstirkung (dI/dl > 0) wenn
Pe > pg. Da im Normalfall p. < p, gilt spricht man
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dafiir von einem Inversionszustand. Dies ist die we-
sentliche Voraussetzung fiir die Erzeugung von La-
serlicht.
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Abbildung 12.4: Laserresonator

Um diesen Prozess effizient ablaufen zu lassen muss
das Verstirkungsmedium jeweils in den angeregten
Zustand gebracht werden. Dafiir wird eine "Pumpe”
benotigt, welche die Energie in das Medium hinein-
bringt.

Um eine geniigend hohe Verstirkung zu erhalten
muss das Medium meistens in einen Resonator ge-
bracht werden: dieser sorgt dafiir, dass das Licht
mehrfach durch das Medium geleitet wird und da-
durch eine hohe Verstirkung erreicht wird.

Weil kohirentes Licht mehrfach durch den Reso-
nator lauft interferieren die verschiedenen Teilwel-
len miteinander. Dadurch entstehen Resonatormo-
den: Das Licht wird nur dann verstirkt, wenn die
verschiedenen Teilwellen konstruktiv interferieren.
Dies geschieht wenn die Linge des Resonators ein
ganzzahliges Vielfaches der Wellenlinge ist, L =
nA. Da im Allgemeinen L > ) ist diese Diskreti-
sierung jedoch nicht immer direkt beobachtbar.

12.1.3 Beispiel: Rubinlaser

Abbildung 12.5: Rubinlaser

FEiner der ersten Laser war der Rubinlaser, der in der
Figur schematisch gezeigt ist. Das aktive Verstirker-

material besteht aus Rubin, welches durch die Ein-
strahlung von Licht elektronisch angeregt wird. Der
Laserstrahl wird aus der Stirnfliche des Rubinstabes
emittiert.

Relaxation

strahlungslose
Ubergiinge

N

%
= metastabile E,
" Zustinde
2 Laser
=
) M/W Photon
694,3 nm
stimulierte
Emission
Grundzustand

Abbildung 12.6: Energieniveauschema des Rubinla-
sers

Um eine Inversion zu erreichen werden im Rubin
Cr?* Tonen durch Absorption von Licht in einen an-
geregten Zustand gebracht. Das Pumplicht sollte im
Bereich von 2-3 eV liegen (griin-blau).

Von diesem Zustand kénnen die Atome durch strah-
lungslose Ubergiinge in einen metastabilen Zustand
gelangen. Ist dessen Lebensdauer lange genug, so
kann zwischen diesem Zustand und dem Grundzu-
stand eine Inversion erreicht werden. Der Laseriiber-
gang liegt bei 694.3 nm.

Je nach Verstirkermaterial unterscheidet man zwi-
schen Festkorper-, Gas- und Farbstofflasern. Bei den
Festkorpern sind Halbleiterlaser in den letzten Jah-
ren immer wichtiger geworden. Da sie direkt elek-
trisch gepumpt werden dienen sie auch fiir viele an-
dere Laser als Pumpquelle.

12.1.4 Gepulste Laser

Eine der attraktiven Moglichkeiten eines Lasers ist
es, kurze Pulse zu erzeugen. Dafiir gibt es prinzipiell
drei Moglichkeiten:

e Man verwendet eine gepulste Pumpe. Dies
ist z.B. beim Rubinlaser der Fall, welcher
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Abbildung 12.7: Puls eines Rubinlasers, mit Pump-
puls (Blitzlicht).

mit Blitzlampen gepumpt wird. Dreiniveaula-
ser wie der Rubinlaser kdnnen nicht im Dauer-
strichmodus betrieben werden, da es nicht mog-
lich ist, eine stationire Inversion zu erreichen.
Deshalb muss bei diesen Systemen die Pumpe
gepulst betrieben werden.
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Abbildung 12.8: Giiteschaltung

Pumpintensitit

Inversion mit / ohne
Gilteschaltung
Resonatorverluste

Laserintensitit mit /
ohne Giiteschaltung

* Giitegeschaltete Laser: Man kann die Verstir-
kung eines Lasermediums gezielt erhohen, in-
dem man zunichst die Giite des Laserreso-
nators kiinstlich reduziert, so dass die Laser-
schwelle nicht erreicht wird. Erst wenn die In-
version maximal ist (und damit die Verstir-
kung) wird die Giite des Resonators erhoht, so
dass Laseremission stattfindet. Durch die hohe-
re Verstirkung wird der Puls entsprechend in-
tensiver. Diese Technik kann auch mit “cavity
dumping” kombiniert werden: Wenn das Feld
im Resonator maximal ist wird die Auskopp-
lung erhoht, so dass praktisch der gesamte Puls

ausgekoppelt wird. Als schnelle Schalter kon-
nen z.B. elektrooptische Modulatoren verwen-
det werden.

Abbildung 12.9: Modenkopplung

* Modengekoppelte Laser: Mit Hilfe von optisch
nichtlinearen Elementen ist es moglich, dafiir
zu sorgen, dass die Verstirkung im Laserre-
sonator nur bei hohen vorhandenen Intensité-
ten die Verluste iibersteigt. Dann bildet sich
selbstdndig ein umlaufender Puls aus, von dem
kontinuierlich ein Teil ausgekoppelt wird. Man
kann dies auch so verstehen, dass sich zwischen
den verschiedenen Resonatormoden eine feste
Phasenbeziehung ergibt, so dass diese am Ort
der Pulse konstruktiv interferieren.

Dies erlaubt einem z.B., Messungen mit sehr hoher
Zeitauflosung durchzufiihren

In der Figur ist das elektrische Feld -eines
Femtosekunden-Laserpulses dargestellt. Damit er-
reicht man somit eine Zeitauflosung, welche rund 10
GroBenordnungen hoher ist als mit Blitzlicht.

Neben der hohen Zeitauflosung sind gepulste La-
ser vor allem auch deshalb interessant weil sie die
Moglichkeit bieten die Energie in einem kurzen Zeit-
fenster zu konzentrieren, so dass mit relativ gerin-
ger mittlerer Leistung sehr hohe Intensitéten erreicht
werden. Als Beispiel betrachten wir einen sogenann-
ten “Tabletop Terawatt Laser”: Bei einer mittleren
Leistung von ca. 1 W wird diese in Pulse von ca.
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Abbildung 12.10: Elektrisches Feld eins Femtose-
kundenpulses.

10~ 135 konzentriert. Die Spitzenleistung erreicht da-
mit mehr als 1 TW. Fokussiert man diese Leistung
auf ein Gebiet von 10 m?, so betrigt die Intensitiit
1023 Wm~2. Die entsprechenden Feldstirken sind
wesentlich hoher als atomare Feldstirken, so dass
Atome vollstidndig ionisiert werden.

12.1.5 Anwendungsbeispiele

Schon ein Jahr nach der Entwicklung des Lasers er-
folgten die ersten Anwendungen kohédrenter Strah-
lung fiir die Therapie in der Augenheilkunde (Oph-
thalmologie).

Lasertyp entwickelt |erster medizinischer Einsatz
Rubin-Laser 1960 1961 Ophthalmologie
1963 Dermatologie
He-Ne-Laser 1961 1964 Biostimulanz
CO,-Laser 1963 1965 Chirurgie
Ar*-Laser 1964 1965 Ophthalmologie,
1968 Onkologie,
1975 Gastroenterologie,
1979 Angioplastie
Nd/YAG-Laser 1973 Endoskopie,
1976 Urologie
Nd/YAG-Laser 1977 Ophthalmologie
gutegeschaltet
Excimer-Laser 1975 1983 Ophthalmologie

Abbildung 12.11: Erster medizinischer Einsatz eini-
ger Laser.

Dort wurde der Rubinlaser zur Koagulation der
Netzhaut im Rahmen von Tierexperimenten einge-
setzt. 1962 wurden erst Patienten gelasert, aber erst
mit dem Ar"- Laser wurde diese Laserbehandlung
ab 1965 richtig erfolgreich. Die neue Strahlenquelle
wurde so schnell auf medizinischem Gebiet einge-
setzt, da Augenirzte gute Kentnisse auf dem opti-
schen Gebiet haben. AuBBerdem waren dhnliche Be-
handlungen schon frither mit Hilfe von konventio-
nellen Xenonlampen durchgefiihrt worden.

Die Augenheilkunde spielt auch weiterhin eine Vor-
reiterrolle fiir den Einsatz von Lasern. Mittlerweile
werden viele Operationen mit Lasern durchgefiihrt.
In der Folgezeit wurden Laser auch in der Chirur-
gie und in fast allen anderen medizinischen Fach-
gebieten eingesetzt, meistens recht kurz nach der
Entwicklung neuer Lasertypen. Heute werden ge-
zielt Laser fiir die medizinische Anwendung ent-
wickelt, wie zum Beispiel die Festkorperlaser Hol-
mium/YAG und Erbium/YAG, deren Emissionslini-
en im nahen Infrarot liegen und die daher eine sehr
kurze Eindringtiefe in biologisches Gewebe besit-
zen.

12.2 Diagnostik

12.2.1 Fluoreszenz

Laser konnen z.B. verwendet werden, um gezielt
fluoreszierende Markersubstanzen anzuregen. Fluo-
reszenzmarker spielen bei Gewebeuntersuchungen
und physiologischen Untersuchungen eine wichtige
Rolle. So kann man Fluorezenzmarker an Molekiilen
anbringen, welche bevorzugt in Tumoren eingelagert
werden.

In der Figur ist das Bild eines Neurons gezeigt,
welches das “green fluorescent protein” GFP expri-
miert und dadurch unter Bestrahlung mit ultraviolet-
tem Licht griines Licht emittiert. Die optimale An-
regungswellenldnge liegt (je nach Variante) im Be-
reich von 395 nm, die Emissionswellenlinge bei et-
wa 509 nm. Solche Messungen werden vor allem in
der Labor-Analytik und in der medizinischen For-
schung verwendet.
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Abbildung 12.12: Neuron,
kerprotein

Energietranser zwischen Molekiilen (FRET = For-
ster resonant energy transfer) wird fiir die Kldrung
von molekularen Prozessen verwendet. Dabei wird
ein Photon, welches von einem Molekiil (Donor) ab-
sorbiert und auf einer leicht verschobenen Wellen-
linge wieder emittiert wurde, von einem zweiten
Molekiil (Akzeptor) wieder absorbiert.
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Abbildung 12.13: Absorptions- und Emissionslinien
von Donor und Akzeptor fiir reo-
nante Energieiibertragung.

Dieser Prozess lduft relativ effizient ab wenn

* die Emissionsbande des Donors mit der Ab-
sorptionsbande des Akzeptors iiberlappt, so
dass die Energieerhaltung gewihrleistet ist

e die beiden Molekiile sich in rdumlicher Nihe
befinden.

Experimentell strahlt man somit auf der Absorp-
tionswellenldnge des Donors ein und beobachtet
auf der Emissionswellenléinge des Akzeptors. Eine
Emission findet (im Idealfall) nur dann statt, wenn
die beiden Molekiile in Kontakt sind.

Abbildung 12.14: Beispiel einer FRET Anwen-
dung: Konformationsénderung ei-
nes Proteins.

Figur [12.14] zeigt ein Beispiel fiir eine Anwendung:
Am Protein sind zwei Stellen markiert, mit einem
Donor und einem Akzeptor. In der linken Figur sind
die beiden Molekiilteile zu weit voneinander ent-
fernt als dass ein Energietransfer stattfinden konnte.
Rechts ist der Abstand klein genug. Beobachtet man
einen FRET Transfer, so weiss man somit, dass sich
das Protein in der rechts gezeigten Konformation be-
findet.

12.2.2 Optische Pinzetten

Dielektrische Teilchen konnen ihre Energie ernied-
rigen wenn sie sich in einem elekrischen Feld befin-
den: Dieses induziert ein elektrisches Dipolmoment
d. Dieses orientiert sich bevorzugt parallel zum &du-
Beren Feld E und erniedrigt damit seine Energie um
den Betrag U = —FE - d. Je stirker das Feld, desto
niedriger wird damit die Energie des Teilchens.

Ein fokussierter Laserstrahl kann sehr hohe elek-
trische Feldstirken erzeugen. Deshalb werden klei-
ne transparente Teilchen in den Fokus eines Laser-
strahls hineingezogen. Bewegt man den Laserstrahl,
so bewegen sich diese Teilchen mit. Man spricht von
optischen Pinzetten.

Solche optischen Pinzetten eignen sich gut, um mit
hoher rdumlicher Auflésung Teilchen gezielt zu be-
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Abbildung 12.15: Optische Pinzette

wegen. Gleichzeitig konnen auch die dabei auftre-
tenden Krifte gemessen werden. Ein solches Bei-
spiel wurde im Kapitel Muskeln diskutiert, wo opti-
sche Pinzetten verwendet wurden, um die Bewegung
einzelner Muskelfasern zu untersuchen.

Trapped Bead

Abbildung 12.16: Kraftmessung an Haarzelle (Bio-
physical J. 82, 1386 (2002).).

Die Figur zeigt ein weiteres Beispiel: Hier wird die
Elastizitdt einer duferen Haarzelle (Innenohr) ge-
messen, indem daran ein kleines Kiigelchen befestigt
wird, welches durch eine optische Pinzette gehalten
wird. Die Kraft kann iiber die Auslenkung bestimmt
werden, sofern das Fallenpotenzial bekannt ist. Die-
ses erhélt man z.B. iiber eine Messung der Oszillati-
onsfrequenz.

12.2.3 Mechanische Eigenschaften von
Zellen

Abbildung 12.17: Manipulation von Zellbestandtei-
len mit einer Laserpinzette.

Mit Hilfe von Laserpinzetten kann man auch im In-
neren einer Zelle einzelne Organellen bewegen. In
diesem Beispiel (S. Chu, Scient. Am. Feb. 1992)
wir ein Organell ans Ende der Zelle transportiert.
Wenn es wieder losgelassen wird (4. Bild) so kehrt
es an seinen Ausgangspunkt zuriick. Dies erlaubt so-
mit Riickschliisse auf die innere Struktur der Zelle.
Qualitativ zeigt das Experiment, dass diese Organel-
len nicht einfach in der intrazelluldren Fliissigkeit
schwimmen, sondern am Zytoskelett befestigt sind.

Solche Untersuchungen dienen nicht nur der
medizinisch-biologischen  Grundlagenforschung,
sondern konnen auch direkt fiir die Diagnostik
verwendet werden. So konnte man zeigen, dass
es moglich ist, Krebszellen von gesunden Zellen
aufgrund ihrer mechansichen Eigenschaften zu
unterscheiden.

trapped cell

i

laser light

stretched cell (785nm, up to 800mW)

-~

optical fiber «+——0.1 - 0.3 mm—— optical fiber

Abbildung 12.18: Zell-Strecker mit Hilfe divergie-
render Laserstrahlen (Biophysical
J. 81,767 (2001).).

Eine globale Messung der Stéirke des Zellskeletts ist
moglich indem man die Zellen mit Hilfe von zwei di-
vergierenden Laserstrahlen auseinanderzieht und ih-
re Deformation bestimmt. Da die Laserintensitit an
den Faserenden am hochsten ist wird die Zelle an
beiden Enden angezogen.
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Abbildung 12.19: Vergleich der Schermoduli von
gesunden und Krebszellen (Wot-
tawah et al., PRL 94, 098103
(2005).).

In der Figur wird der Real- und Imaginérteil des
Schermoduls (jeweils berechnet aus der gemesse-
nen Verformung der Zellen) als Funktion der Fre-
quenz gezeigt. Bei Krebszellen beobachtet man ei-
ne erhebliche Reduktion des Schermoduls, vor allem
bei hoheren Frequenzen. Offenbar ist in diesem Fall
das Zytoskelett geschwicht. Die Technik eignet sich
grundsitzlich fiir eine schnelle, automatisierte De-
tektion von Krebszellen.

12.2.4 Optische Kohiirenztomographie

Da Licht in menschlichem Gewebe stark gestreut
wird, ist es schwierig, optische Bilder des Korperin-
neren zu erhalten. Bis in eine Tiefe von einigen
mm ist es aber trotzdem mdglich, wenn man opti-
sche Kohirenz-Tomographie (OCT) verwendet. Da-
bei handelt es sich um eine interferometrische Tech-
nik, welche dreidimensionale Bilder mit einer Auf-
l6sung im Bereich von 1 um liefert. Verwendet wird
sie vor allem fiir Untersuchungen des Auges.

Die hohe rdaumliche Auflosung wird erreicht, in-
dem man Lichtquellen mit einem breiten Wellenlén-

genbereich verwendet, wie z.B. superlumineszente
LEDs oder Femtosekundenlaser.
b
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Abbildung 12.20: Experimenteller Aufbau fiir opti-
sche Kohidrenz-Tomographie.

Das Licht wird auf das zu untersuchende Gewebe fo-
kussiert und das reflektierte Licht mit einem Refe-
renzstrahl tiberlagert. Haben reflektiertes Licht und
Referenzwelle den gleichen Weg zuriickgelegt, so
erhilt man konstruktive Interferenz.

Da das verwendete Licht einen grolen Wellenlén-
genbereich abdeckt ist die Kohidrenzlinge sehr kurz
und man “sieht” nur das Licht aus einer genau de-
finierten Schicht, deren Tiefe man iiber die Positi-
on des Referenzspiegels einstellen kann. Die axiale
Auflosung ergibt sich aus der spektralen Breite der
Quelle: Bei einer mittleren Wellenldnge Ag und ei-
ner spektralen Breite A\ erhélt man fiir die Kohi-
renzldnge und damit fiir die axiale Auflosung

Die Dimensionen in lateraler Richtung werden ent-
weder gescant, oder man verwendet eine Kamera an-
stelle des hier gezeigten Photodetektors. In beiden
Fillen wird die laterale Auflésung durch die verwen-
dete Optik bestimmt.

Die Figur vergleicht ein OCT Bild eines Mausem-
bryos mit einem Foto. Das OCT Bild besteht aus ins-
gesamt 256 Schnittbildern, welche im Rechner zu ei-
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Abbildung 12.21: OCT Bild eines Maus-Embryos
im Vergleich mit einem Foto.

nem Tomogramm verarbeitet werden, durch welches
man beliebige Schnitte rechnen kann.

12.3 Therapie

12.3.1 Absorption und Streuung im Gewebe

Trifft ein Laserstrahl auf Material, dann kann das
Licht absorbiert, reflektiert oder gestreut werden.
Da der menschliche Koérper zum groften Teil aus
Wasser besteht, ist fiir den medizinischen Einsatz
von Lasern der Absorptionskoeffizient von Wasser
von grofiter Bedeutung.

Im sichtbaren Bereich ist die Absorption in Wasser
so gering, dass sich eine mittlere Eindringtiefe von
> 10 m ergibt. Im infraroten Spektralbereich werden
Schwingungen im Wasser angeregt. Dadurch steigt
die Absorption an und erreicht bei einer Wellenldnge
von 2.9 pm ein Maximum.

Weil biologisches Gewebe nicht homogen ist spielt
neben der Absorption auch die Streuung eine wich-
tige Rolle. Es kann Einfachstreuung auftreten, aber
auch Mehrfachstreuung, so dass unter Umstinden
ein Photon das Gewebe wieder verlésst.

Je nachdem, wie grof3 die Dimension d der Streuteil-
chen relativ zur Wellenldnge A des Lichtes ist, wer-
den unterschiedliche Arten der Streuung mit der je-
weils zugehorigen Abstrahlcharakteristik wirksam.
Da Rayleigh-Streuung mit abnehmender Wellenlén-
ge rasch ansteigt wird im ultravioletten Bereich die
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Abbildung 12.22: Absorptionskoeffizient und mitt-
lere Eindringtiefe von sichtbarer
und infraroter Strahlung in Was-
ser. Zusitzlich sind die Emissi-
onslinien einer Reihe von La-
sern durch senkrechte Striche ge-
kennzeichnet, die fiir den medi-
zinischen Einsatz von Bedeutung

sind.

Verhaltnis |Art der Streuung Abstrahlicharakteristik

d<i Rayleigh-Streuung | gleichmaBig, 1 + cos®,
wichtig im UV und blauen
Spektralbereich, da Streuamp-
litude ~ 1/A*

d=2A Mie-Streuung in Vorwarts- und Ruckwarts-
richtung

d>A Mie-Streuung primar in Vorwartsrichtung

Abbildung 12.23: Arten der Lichtstreuung.

Eindringtiefe und freie Weglénge des Lichtes im Ge-
webe rasch kiirzer.

Neben der Streuung spielen in diesem Bereich auch
weitere Absorber eine Rolle, wie hier fiir Melanin
und Hidmoglobin gezeigt. Fast alle Molekiile absor-
bieren im nahen UV.

12.3.2 Energiedeposition

Die einzelnen Prozesse, die man fiir therapeutische
Laseranwendungen verwendet, sind:

¢ Photochemie

¢ Photothermik
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Abbildung 12.24: Absorptionslinien im Gewebe.
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Abbildung 12.25: Intensititen und Wechselwir-
kungszeiten fiir therapeutische
Laseranwendungen.

Die Figur zeigt, dass die Intensitéten (vertikale Ach-
se) und die Einwirkungsdauer (horizontale Achse)
einen sehr breiten Bereich abdecken, von jeweils et-
wa 16 GroBenordnungen. Allerdings liegen die rele-
vanten Anwendungen alle in einem relativ schmalen
Band, bei dem das Produkt aus Intensitit und Zeit,
d.h. die deponierte Energie pro Fldche, nur um etwa
3 GroBenordnungen variiert.

Bei niedriger Leistungsdichte und langen Einwirk-
zeiten werden durch Laserlicht photochemische
Prozesse im Gewebe ausgelost. Das wird in dem

groBBen Gebiet der photodynamischen Therapie ein-
gesetzt, und Anwendungen in der Schmerztherapie,
beschleunigten Wundheilung und Allergiebehand-
lung. Dass Laser fiir die Heilerfolge notig sind wurde
jedoch noch nicht nachgewiesen (wissenschaftliche
Grauzone).

Ab Leistungsdichten von einigen 100 W/cm? wird
das Gewebe photothermisch veridndert, das Gewe-
be wird koaguliert. Dieser Prozess wird zur Blutstil-
lung eingesetzt oder zum Schrumpfen von Gewebe
(Tumortherapie, Bandscheibenvorfall, Glittung von
Hautfalten). Weitere Anwendungen gibt es auf dem
Gebiet der Netzhautoperationen.

Bei hohen Leistungsdichten von iiber 106 W/cm?
wird Photoablation erreicht. Dieser Prozess wird
auch als Photomechanik bezeichnet. Ein begrenz-
tes Gewebevolumen wird schlagartig aufgeheizt und
verdampft. Durch die kurze Zeit, die das Verdamp-
fen benotigt, wird keine Wirme iiber Wirmeleitung
auf das verbliebene Gewebe iibertragen. Es werden
Excimer-Laser mit kurzen Pulsen von 18 ns in der
Augenchirurgie benutzt.

Noch hohere Leistungsdichten bis im Bereich von
10° W/cm? erreicht man mit giitegeschalteten Fest-
korperlasern. Diese Intensitit entspricht einer elek-
trischen Feldstirke von etwa 10° V/m, vergleich-
bar mit der GroBe des atomaren elektrischen Feldes,
mit dem die Valenzelektronen an den Atomkern ge-
bunden werden. Durch diese Photodisruption bil-
det sich ein lasererzeugtes Plasma, das bei seiner
Entstehung und bei der Rekombination Stowellen
aussendet. Ein wichtiges Beispiel fiir den medizini-
schen Einsatz ist die Nachstaroperation bei grauem
Star.

12.3.3 Photodynamische Therapie

Bei geringen Intensititen erfolgt keine Gewebever-
dnderung durch den Laser. Man verwendet trotz-
dem Dauerstrichlaser niedriger Intensitét fiir die so-
genannte photodynamische Therapie. Dabei werden
sogenannte Photosensitizer verwendet: diese Mole-
kiile werden durch das Laserlicht aktiviert und kon-
nen z.B. Radikale freisetzen, welche dann im Be-
reich des Laserlichts Zellen abtéten.
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Wichtig bei dieser Anwendung ist, das Licht mog-
lichst prazise in den zu behandelnden Bereich zu
bringen. Je nach Gewebe und Wellenldnge des Lich-
tes kann dieses mehrfach gestreut werden und des-
halb durch einen gewissen Bereich diffundieren.

Kritisch ist bei dieser Behandlung auch, dass die
verwendeten Photosensitizer z.T. eine relativ lan-
ge Aufenthaltsdauer im Korper aufweisen und auch
durch Sonnenlicht aktiviert werden konnen. Behan-
delte Patienten miisssen deshalb z.T. wochenlang in
dunklen Raumen verbringen.

12.3.4 Gewebeverinderung durch Wirme

Wird die optische Intensitit in den Bereich von eini-
gen Wm ™2 erhoht, so treten thermische Effekte auf.
Dabei wird die Energie zunéchst von einem elek-
tronischen (fiir Wellenléngen im Sichtaren, UV, und
nahen Infraroten), resp. von einem vibratorischen
Ubergang (fiir Wellenlingen > 3pm absorbiert und
von dort thermalisiert, d.h. in alle Freiheitsgrade ver-
teilt.

Biologisches Gewebe besteht aus Makromolekiilen,
die hdufig durch Wasserstoftbriickenbindungen in
ihrer speziellen, funktionellen Form gehalten wer-
den. Diese Bindungen koénnen schon durch geringe
Energien aufgebrochen werden. Wihrend man fiir
die Dissoziation eines Molekiils eine Anregung von
mehreren eV benotigt (— Kapitel 6), wird eine An-
derung der geometrischen Gestalt eines Eiweifmo-
lekiils schon bei einigen meV hervorgerufen, also
reichen auch thermische Energien unter Umsténden
dazu aus.

Bei Temperaturen oberhalb von 100 — 150° tritt Kar-
bonisierung auf, d.h. es wird Kohlenstoff frei. Dies
ist i.A. ein unerwiinschter Effekt und sollte vermie-
den werden.

Fiir Gewebeverédnderungen ist nicht nur die Tempe-
ratur wichtig, sondern auch wie lange die jeweilige
Temperatur im Gewebe herrscht. Die Temperatur-
werte in obiger Tabelle sind Mindesttemperaturen,
bei deren Existenz nach langer Zeit die entsprechend
aufgefiihrten Gewebeverdnderungen eintreten. Dann
kann man in erster Nidherung annehmen, dass das

Temperatur |optische Anderung biochemische und physikalische An-
[l derung
<37° keine keine
40 - 45° keine Enzymschadigung, Odemausbildung,
Membranauflockerung und je nach
der Einwirkzeit Zelltod
60 - 65° weiBgraue Farbung, |Proteindenaturierung, Beginn von
erhohte Streuung Koagulation und Nekrose
80° Kollagendenaturierung, Membrande-
fekte
90 - 100° Zellwasser verdampft, Austrocknung
> 150° schwarze Farbung, Karbonisierung
erhdhte Absorption
> 300° Rauch, Gasentwick- | Verdampfen, Vergasen
lung

Abbildung 12.26: Temperaturbedingte Gewebever-
dnderungen.

Produkt aus Temperaturiiberschreitung und Einwirk-
zeit fiir den Gewebedefekt bestimmend ist.

Auf molekularer Ebene werden vor allem Protei-
ne beeinflusst. Bei Temperaturen oberhalb von 40°
finden Koformationsdnderungen statt, oberhalb von
50° verlieren verschiedene Enzyme ihre Funktions-
fahigkeit, und oberhalb von etwa 60° tritt Denaturie-
rung auf.

Als erstes tritt Koagulation auf. Dafiir verwendet
man bevorzugt griines Laserlicht, welches von roten
Blutzellen gut absorbiert wird. Koagulation wird u.a.
induziert, um Blutungen zu stoppen.

Lebergewehe nach Behandlung mit Nd:YAG Laser
Laserleisung S5 W, Dauer 10 Min.

Abbildung 12.27: Koagulation in Lebergewebe.

In der Figur ist als Beispiel eine Anwendung an
Lebergewebe gezeigt. Koagulation kann verwendet
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werden, um BlutgefdBe zu verschlieBen oder er-
kranktes Gewebe zu veroden, so dass es anschlie-
Bend vom Korper abgebaut wird.

12.3.5 Wirmeleitung

Bei den meisten Einsédtzen von Lasern in der Me-
dizin wird das kontrollierte und vor allem rdaumlich
begrenzte Aufheizen des Gewebes benutzt. Wenn
in einem Material mit dem Wérmeleitkoeffizienten
A, der Dichte p ein Temperaturgefille ldngs einer
Strecke x existiert, so fiihrt dies zu einem Wiirme-
fluss @y, bei dem pro Zeiteinheit dt die Wirme-
menge d() durch die Querschnittsfliche A flief3t:

a " ox
Die daraus resultierende Temperaturinderung wird
bestimmt durch und der spezifischen Wirmekapa-
zitiit c,,. Sie betrigt fiir Wasser 4184 J K~ 'kg—!.

In 3 Dimensionen gilt die Warmeleitgleichung

Die GroBe Dy = \/(pcy) wird als Wirmediffu-
sionskonstante oder Temperaturleitfihigkeit be-
zeichnet. Fiir Wasser erhalten wir mit den Werten
aus der Tabelle Dy = 4_%'%6 =14 10*7’%2. Da
es sich um einen Diffusionsprozess handelt wichst
die Distanz nicht linear mit der Zeit, sondern mit der

Quadratwurzel.

Material Dichte Wasser- Cy A
Tkg/m’] gehalt [%] Wig-K] W/m-K]
Wasser 1000 100 4,183 0,58
Blut 900 55 3,22 0,62
Fett 900 1,93 0,3
Knorpel 1225 60-70 3,06 0,36
Leber 1200 80 3,42 0,44
Aorta 1000 80 3,76 0,48
Kupfer 8933 0,383 384
Diamant 3510 0,502 33000

Abbildung 12.28: Dichte, Wassergehalt, Wirmeka-
pazitit und Wirmeleitkoeffizient
einiger biologischer Stoffe.

In der Tabelle sind die Parameter fiir einige biologi-
sche Gewebe aufgefiihrt. Man kann diese Werte ver-
wenden, um abzuschitzen, wie weit sich eingetrage-
ne Wirmeenergie ausbreitet. Der Ubergangsbereich
zwischen dem Fokus eines Lasers, der fiir Koagu-
lation oder Gewebeabtrag verwendet wird, und dem
nicht geschidigten Bereich hingt einerseits von der
Absorptionslidnge des verwendeten Lasers ab, ande-
rerseits von der Distanz, welche die Wirme wah-
rend der Zeit des Laserpulses diffundiert. Fiir eine
Pulsdauer von 1 s betrégt diese Distanz etwa 1 mm.
Bei einer Pulsdauer von 1 us reduziert sich die Di-
stanz auf 1 pm. Wie wichtig die thermische Diffu-
sion fiir eine bestimmte Laseranwendung ist, hingt
somit von der Pulsldnge ab, sowie von der Eindring-
tiefe d des Lasers, welche die anfiangliche Tempe-
raturverteilung bestimmt. Ist die Pulslinge 7p gro-
Ber als 7p > %, so hat die Wirmeleitung einen
wesentlichen Einfluss auf die resultierende Tempe-
raturverteilung.

Betrachtet man ldngere Zeiten, so geniigt die Mo-
dellierung des Gewebes als Wasser nicht mehr. Man
muss dann zum einen andere Transportmechanis-
men beriicksichtigen (z.B. Blutkreislauf), und inter-
ne Wirmequellen beriicksichtigen, um die Wirme-
bilanz von lebendem biologischen Gewebe zu be-
schreiben.

Als Ersatz fiir ein Skalpell verwendet man bei Ope-
rationen teilweise COy Laser mit einer Wellenlidn-
ge von 10 um. Bei dieser Wellenlidnge betriigt die
Eindringtiefe in Wasser rund 20 um. Gegeniiber
dem Skalpell bietet der Laser vor allem den Vor-
teil, dass weniger Blutungen auftreten (Koagulati-
on durch den Laserstrahl). Die Technik ist dabei
vergleichbar zur Ultraschalltechnik. Da der infrarote
Laser nicht sichtbar ist, wird ihm ein sichtbarer La-
serstrahl iiberlagert.

12.3.6 Gewebeabtrag

Bei hohen Intensititen wird Gewebe verdampft und
dadurch abgetragen. Je nach Laser (Wellenldnge, In-
tensitit, Pulsdauer) treten unterschiedliche Schéidi-
gungen auf.

An der Innenseite des Kraters ist hdufig eine schwar-
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verkohlter Bereich
Nekrose

Odembereich

Abbildung 12.29: Typische Schéddigungszonen um
einen lasererzeugten Krater im
Gewebe.

ze Kohlenstoffschicht vorhanden, die durch ver-
branntes, karbonisiertes Gewebe entstanden ist.
Diese verhindert eine freie Sicht auf darunter liegen-
des Gewebe und streut aullerdem stark, so dass diese
Schicht meistens vermieden werden soll oder zumin-
dest so diinn wie moglich gehalten werden soll. Es
gibt aber auch einzelne Fille, wo diese karbonisier-
te Schicht erwiinscht ist, zum Beispiel bei einigen
Anwendungen der Gewebeablation (steriler Wund-
verschluss).

Unter dieser Schicht befindet sich eine Nekrose-
schicht, wo das Gewebe koaguliert ist. Es ist ge-
schrumpft, und einzelne Gewebestrukturen sind ver-
backen und verklebt. Dieses Gewebe ist so stark
geschidigt, dass es nicht mehr regeneriert, sondern
vom Korper abgebaut wird. Die Dicke der Nekrose-
schicht kann durch Wahl des Lasertyps (Wellenlédn-
ge) und dessen Betriebsart gewihlt werden.

AuBerhalb des Nekrosebereichs befindet sich der
Odembereich, hier ist eine Wasseransammlung im
Gewebe vorhanden. Dieses geschidigte Gewebe
wird sich wieder erholen, allerdings dauert dies we-
gen der thermischen Schidigung der Versorgungsge-
fale recht lange.

Die Figur zeigt als Beispiel einen Laserkrater in ei-
nem menschlichen Zahn. Der Krater wurde durch 20
Pulse eines Er:YAG Lasers erzeugt. Dieser Laser-
typ emittiert beim Absorptionsmaximum von Was-
ser. Er wird im Zahn deshalb bevorzugt in bestimm-
ten Schichten des Zahns absorbiert, welche einen be-
sonders hohen Wasseranteil aufweisen. Bei der ex-
plosiven Verdampfund des Wassers wird das harte
Zahnmaterial abgesprengt. Dies ist die Ursache fiir
die sichtbar freiliegenden Ebenen.

Abbildung 12.30: Laserkrater in einem menschli-
chen Zahn.

Blutgefifi mit Plaque Nach Ablation mit XeCl Laser

Abbildung 12.31: Plaque Entfernung in einem Blut-
gefal.

Gewebeabtrag kann nicht nur von auflen erreicht
werden, sondern auch im Korperinneren, indem man
den Laser iiber eine Glasfaser einkoppelt. In der Fi-
gur ist als Beispiel der Abtrag von Plaque in einem
verstopften Blutgefil gezeigt.

12.3.7 Photoablation

Geht man zu hoheren Leistungen und kiirzeren Pul-
sen, so tritt nicht mehr thermische Verdampfung auf,
sondern Photoablation. Die molekulare Basis dafiir
ist die elektronische Absorption, welche Molekiile
entweder ionisiert oder fragmentiert indem die Elek-
tronen in antibindende Zustinde gebracht werden.

Die Figur zeigt das Resultat einer Anregung in ein
antibindendes Orbital (=Photodissoziation). Die bei-
den Molekiilfragmente A und B fliegen auseinander
und tragen damit die eingebrachte Energie in Form
kinetischer Energie weg. Solche Ubergiinge beno-
tigen meist eine Photonenenergie im UV-Bereich.
Photoablation wird deshalb bevorzugt mit kurwelli-
gen Lasern (z.B. Excimer Laser oder hohe Harmoni-
sche von Festkorperlasern) durchgefiihrt.
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Abbildung 12.32: Ubergang in antibindendes Orbi-

Abbildung 12.33: Simulation einer Photoablation
in PMMA (Garrison&Srinivasan,
1985).

Die Simulation zeigt den Prozess anhand von PM-
MA. Photoablation kann auch in transparentem Ma-
terial stattfinden (z.B. Glas): wenn die Intensitit ge-
niigend hoch ist konnen Mehrphotonenprozesse an-
geregt werden. Durch die Bildung eines Plasmas
wird aullerdem, nach einer Anfangsphase, eine sehr
breite Absorption erzeugt.

Der wesentliche Unterschied zur thermischen Be-
handlung ist, dass im Fall der Photoablation in kurz-
er Zeit soviel Energie eingebracht wird, dass das Ma-
terial direkt in den gasformigen Zustand iibergeht,
praktisch ohne thermische Energie mit der Umge-
bung auszutauschen. Dadurch bleiben Schidigungen
in umliegendem Gewebe gering. Wie kurz die Pulse
dafiir sein miissen hiangt vom Material ab. In der Fi-
gur werden ein ns Puls und ein fs Puls verglichen,
welche auf ein Cu Substrat wirken. Beim ns Puls

ns Puls

fs Puls

Abbildung 12.34: Vergleich der Wirkung von ns und
fs Puls bei Abtrag von Cu.

sind deutlich Schmelzeffekte sichtbar, wihrend der
fs Laser ein sehr sauberes Loch erzeugt.

4. Harmonische von Nd:YLF (263 nm)

2. Harmonische von Nd:YLF {526 nm)

Abbildung 12.35: Photoablation auf der Hornhaut
mit unterschiedlichen Wellenlén-
gen.

Photoablation ist heute die Standardtechnik zur Kor-
rektor der Hornhaut. Wie das Bild zeigt, ist es von
Vorteil, moglichst kurze Wellenldngen zu verwen-
den. Allgemein gilt, dass durch kurze Wellenldngen
und hohe Leistungen die thermischen Schiden ge-
ring gehalten werden kdnnen.

Abbildung 12.36: Hornhaut Korrektur.

Indem man des Fokus des Lasers in das Gewebe hin-
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ein setzt kann man mit Hilfe des Lasers auch einen
Schnitt unterhalb der Oberflache durchfiihren. Dies
wird z.B. bei Hornhautkorrekturen gemacht: eine
Schicht der Hornhaut wird teilweise abgelost, darun-
ter wird der Korrekturschnitt durchgefiihrt, und dann
die Oberschicht wieder befestigt.

12.3.8 Weitere Anwendungen

In der nachfolgenden Tabelle werden jedem Wech-
selwirkungsmechanismus einige klinische und sich
in Erprobung befindliche Lasertherapien exempla-
risch aufgefiihrt. Die fiir die jeweiligen Anwen-
dungsgebiete typischen Laser sind dort ebenfalls zu
finden.

Wechselwirkung ~ Wechsel- typische Laser Anwendungsgebiete
wirkungs-
dauer 7,
Pulsdauer
photochemisch cw:sec Farbstofflaser PDT von Tumoren
Ti:SA (z.B. Lunge, Osophagus,
Haut, Blase usw.)
thermisch:
Koagulation ms Nd:YAG Hamostase, Koagulation
(T> 60°C) von Tumoren (LITT,
z.B. Neurochirurgie)
Ar, Kr-Ionen Koagulation der Retina
Vaporisation cw:ms-sec COs-Laser Resektion von Tumoren
(T>100°C) (Neurochirurgie,
Gynikologie)
Ablation Hs—ms Er:YAG, Ho:YAG, Abtragung von Knochen
(thermo- Er:YSGG, o.4. und Weichteilgewebe*,
mechanisch) z.B. Stapedotomie (HNO)
photoablativ ns Excimerlaser Angioplastie®, refraktive
(z.B. ArF, XeCl))  Hornhautchirurgie*
ps 4./5. Harmonische
Nd:YAG, Nd:YLF
photodisruptiv/ ns, ps, fs Nd:YAG, Nd:YLF, Kapsulotomie, Iridotomie,

plasmainduziert

Ti:Sa
(FarbstofHaser)

intrastomale Ablation*
(Ophtalmologie),
Resektion von Tumoren™
(Neurochirurgie [1]),
Fragmentation von

Gallen- und Nierensteinen
(Lithotripsie)*

* In Erprobung
Abbildung 12.37: Beispiele fiir Lasertherapie.

Je nach medizinischer Problemstellung werden
die verschiedenen Arten der Laserlicht-Gewebe-
Wechselwirkung eingesetzt. Die folgende Tabelle
gibt einen Uberblick iiber Verfahren, die sich im Ein-
satz in der Therapie bewihrt haben:

Es fillt auf, dass die Koagulation in allen Bereichen
eingesetzt wird, hauptsidchlich zur Blutstillung und
zum sterilen Wundverschluss. Sie wird aber auch

Disziplin Koagulation | Schneiden, Ablation Disruption
Vaporisation

Chirurgie ® ®

Gynékologie ® ®

Urologie ® ®

HNO-Heilkunde ® ® ®

Ophthalmologie ® ® ®

Zahnmedizin ® ] ®

Orthopadie ] ®

Gastroskopie ® ®

Dermatologie ® ® ®
Abbildung 12.38: Einsatz ~ der  Licht-Gewebe-

Wechselwirkungen in der Thera-
pie.

eingesetzt, um groBere Wucherungen zu schrumpfen
damit zum Beispiel die Atemwege wieder frei wer-
den. Die Anwendungen des Ablatierens und Laser-
scheidens werden in der minimalinvasiven Chirurgie
eingesetzt.
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