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Zusammenfassung. Die Information iiber die Gewebevaskularisation
eines Tumors kann in der Bestrahlungsplanung (BPL) eine entscheidende
Rolle spielen, da die Perfusion des Tumors eng mit dessen Wachstums-
verhalten und Neigung zur Metastasenbildung zusammenhéangt. Die Aus-
wertung von dynamischen T2*-gewichteter MR-Bildgebung bietet eine
Moglichkeit, Kenntnisse iiber mikrozirkulatorische Prozesse innerhalb ei-
nes Tumorareals zu erhalten. Um diese Auswertung direkt in dem Work-
flow der BPL den Strahlentherapeuten zur Verfiigung zu stellen, galt es
das Verfahren in das BPL-System VIRTUOS des DKFZ zu integrieren.
Es werden sowohl Auswertungsergebnisse eines gesunden Probanden ge-
zeigt, die mit den Ergebnissen in der Literatur iibereinstimmen, als auch
Ergebnisse eines an einem Astrozytom II. Grades erkrankten Patienten.

1 Einleitung

Bei der BPI. von Hirntumoren werden meist nur Informationen zur Charakte-
risierung des Tumors verwendet, die aufgrund der Morphologie des Gewebes in
der Computer- (CT) und Magnetresonanz-Tomographie (MRT) ermittelt wur-
den. Mit Hilfe der dynamischen T2*-gewichteten MR-Bildgebung (”dynamic-
susceptibility-contrast-MRI”, DSC-MRI) konnen Aussagen iiber mikrozirkula-
torische Prozesse, wie zum Beispiel Durchfluss eines Kontrastmittels (KM) in-
nerhalb der Tumorareale, in die BPL mit einflielen und zu einer biologisch adap-
tierten Zielvolumendefinition fiihren. Einsatzgebiet fiir die DSC-MRI sind hierbei
niedergradige Gliome.

2 Stand der Forschung

Neben der statischen Bildgebung haben in den letzten Jahren, insbesondere
bei Hirntumoren, immer mehr funktionelle Techniken zur Gewebecharakteri-
sierung Einzug in die Diagnostik und in Verlaufskontrollen gehalten. Nachteil
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statischer Verfahren ist, dass lediglich Aufschluf} iiber Gréfe, Infiltration und
Organverdringung des Tumors gegeben werden kann. Funktionelle kontrastmit-
telunterstiitzte Verfahren, wie sie bereits in der Schlaganfallmedizin zur Standar-
diagnostik gehoren (sieche Weber et al [1]), ermdglichen hingegen eine Aussage
iiber mikrozirkulatorische Prozesse anhand funktionsdiagnostischer Parameter,
wie zum Beispiel Blutfluss (,Cerebral Blood Flow“, CBF) und Blutvolumen
(,,Cerebral Blood Volume*“, CBV). Fiir die Diagnostik und den Verlaufskontrol-
len von niedergradigen Gliomen werden diese zusétzlichen Informationen seit
einigen Jahren durch die Positronen-Emissions-Tomographie (PET) mit einem
Aminosiure-PET-Tracer sowie auch mit T1-/ T2*-MRT-Techniken ermittelt.
Diese Verfahren fanden dennoch bisher keinen standardisierten Einsatz in der
Routine der BPT..

3 Wesentlicher Fortschritt durch den Beitrag

Bislang wurde die DSC-MRI nur fiir diagnostische Zwecke verwendet (siehe So-
rensen und Reimer [2]). Es wird jedoch diskutiert, innerhalb des Tumors Gebiete
mit unterschiedlicher Vaskularisation mit unterschiedlicher Dosis zu bestrahlen
(Dose Painting). Hierfiir ist es notwendig diese funktionsdiagnostischen Para-
meter wihrend der BPL zur Verfligung zu stellen. Dadurch kénnen funktionel-
le Tumor-Heterogenidten visualisiert werden. Diese zusétzlichen Informationen
kénnen dann in die Beschreibung der gewiinschten Dosisverteilung einflieflen. Im
Gegensatz zur PET und SPECT verlduft die DSC-MRI hierbei ohne Strahlenbe-
lastung fiir den Patienten. Zudem ist die MRT in ihrer Verfiigharkeit dem PET
weit voraus und kostengiinstiger.

Durch die Integration dieser Auswertungsmethodik direkt in das BPL-System
VIRTUOS besteht die Moglichkeit, die funktionsdiagnostischen Parameter inner-
halb des BPL-Workflows zu berechnen und in Form von Farbkarten den mor-
phologischen Bildern zu tiberlagern. Diese Fusionierung geschieht hierbei ohne
zeitaufwendige Importierung von Ergebnissen externer Software und ermoglicht
so dem Strahlentherapeuten eine gleichzeitige Bewertung von funktionellen und
morphologischen Gesichtspunkten, was zu einer biologisch adaptierenten Zielvo-
lumendefinition bei der BPL fiihren kann. Zusitzlich ist es anch moglich, diese
Parameterkarten mit Bildern anderer Modalitéiten zu vergleichen und so weiteren
Aufschluss iiber Spezifitit und Sensitivitét der Verfahren zu gewinnen.

4 Methoden

Das Verfahren der DSC-MRI beruht auf einer Verkiirzung der charakteristischen
Zerfallszeit T2*, die durch Magnetfeldinhomogenititen zwischen Gefifivolumen
und umliegenden Gewebe hervorgerufen wird, wenn ein paramagnetisches
KM (z.B. Gd-DTPA) durch Gewebe strémt. Mit Hilfe einer Serie von T2*-
gewichteten Gradientenecho-Bildern kann dieser Suszeptibilititseffekt als Signal-
abfall iiber die Zeit gemessen werden. Um hierfiir eine ausreichend zeitliche Auf-
16sung zu gewihrleisten, werden iiblicherweise zur Untersuchungen des Gehirns
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Abb. 1. Links: Signal-Zeit-Verlauf einer ROI. Rechts: der zugehérige mittels Formel 1
umgerechnete Konzentration-Zeit-Verlauf.
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echoplanare Bildgebungstechniken (EPT), die eine Zeitauflssung im Sekunden-
bereich erreichen, verwendet (siehe Weber et al [1]). Rechnet man die gewonnen
Signal-Zeit-Kurven (Abb. 1 links) mittels der Formel (1) (siche @stergard et al
[3]) in Konzentration-Zeit-Kurven um (Abb. 1 rechts), so lassen sich aus der Mes-
sung der KM-Konzentration am Ausgang eines Organs C\,;(t) und bekannter
Menge des KM am FEingang C,(t) (AIF, Arterial Input Function) des Organs
sich CBV, CBF (siehe Formel (3)) und die mittlere Transitzeit MTT (,,Mean
Transit Time“) dieses Organs berechnen. Die Perfusion im Gehirn wird am be-
sten durch den CBF-Wert charakterisiert. Daher wurde der Fokus im folgenden
auf die Berechnung dieses Parameters gelegt.

C(t) cc ARy (t) = —log (%) /TE (1)
t;

ct) = [ Cul) Rt - r)dr 2)

CBF = max(R(t)) (3)

Durch die in Formel (1) beschriebene Umrechnung von Signal- in Konzentra-
tion-Zeit-Kurven (Signal-Zeit-Verlauf S(t), Baseline S(0), Echo Time TE) lassen
sich Cy(t) und Cyoi(t) berechnen. Die AIF wird aus einem der Blutversorgungs-
gefiisse des Gehirns, z.B. die Aorta cerebri media (ACM), berechnet. Hierfiir wird
eine ROI (,Region of interest“) auf die ACM gelegt und der iiber alle Bildpunk-
te gemittelte Signal-Zeit-Verlauf dieser ROI in einen Konzentration-Zeit-Verlauf
umgerechnet. Um den Blutfluss zu bestimmen muss erst die fiir seine Quanti-
fizierung wichtigste Grofle, die Residuenfunktion R(t), berechnet werden. Die
Residuenfunktion beschreibt die Menge an Kontrastmittel, die sich zum Zeit-
punkt t noch im Gewebe befindet. Um auf R(t) zu kommen muss die Gleichung
(2) mittels Singuldrwertzerlegung (Entfaltung von C,(¢) und Cy.;(¢)) nach R(t)
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Abb. 2. Links: CBF-Parameterkarte eines gesunden Probanden. Rechts: CT-Planungs-
datensatz iiberlagert mit CBF-Parameterkarte eines mit einem Astrozytom II. Grades
erkrankten Patienten. Die rote Linie markiert das Zielvolumen. Erhthte CBF-Werte
werden rot dargestellt, Gebiete mit geringer Perfusion blau bis schwarz.

aufgelost werden (siehe Ostergard et al [4]). Das Maximum der Residuenfunktion
ergibt den Blutfluss in der VOI (,,Volume of interest“) (sieche Formel 3).

Diese Berechnungen lassen sich fiir jeden Bildpunkt einer akquirierten Schicht
aus dem Konzentration-Zeit-Verlauf eines Kontrastmittels bestimmen. Die Er-
gebnisse kénnen als quantitative Mafle genutzt und kénnen in Form von Farb-
karten mittels Registrierung mit dem CT-Planungsdatensatz mit Hilfe eines
Mutual-Information-Matchers den morphologischen Bildern tiberlagert werden
(sieche Abb. 2 rechts).

5 Ergebnisse

Das linke Bild in Abbildung 2 zeigt die CBF-Parameterkarte eines gesunden 25-
jéhrigen Patienten. Die Ergebnisse der CBF-Berechnung ergeben fiir die graue
Hirnsubstanz: 63 ml/min/100 g Gewebe und fiir die weisse Hirnsubstanz: 21 ml/-
min/100 g Gewebe. Diese Werte stimmen mit den Werten der Literatur iiber ein
(siehe Rempp et al [5]). Aus der Information des Blutflusses ist zu erkennen, dass
beide Hemisphaeren (hier nur eine Akquisitionsschicht) die gleiche Vaskularisa-
tion aufweisen und somit keine Hinweise auf pathologischen Verinderungen im
Hirngewebe vorliegen. Das rechte Bild in Abbildung 2 zeigt den Fall eines Pati-
enten mit einem Astrozytom II. Grades. Die rote Linie markiert das vom Strah-
lentherapeuten definierte Zielvolumen, das auf Basis der morphologischen Bilder
definiert wurde. Diese Definition wurde ohne Wissen iiber die Tumorvaskulari-
sation durchgefiihrt. Die Uberlagerung der Ergebnisse der Perfusionsmessung
mit dem CT-Planungsdatensatz zeigt, dass eine Erweiterung des Zielvolumens
in Richtung erhthter Perfusion sinnvoll wire.
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6 Diskussion

Der vorgestellte modell-unabhiingige nichtparametrische Ansatz zur Berechnung
der Residuenfunktion wurde mittels Singuldrwertzerlegung durchgefithrt (sie-
he @stergard et al [3]). In der Literatur sind aber anch andere Ansitze zur
Losung des Gleichungssystems in Formel (2) zu finden. Parametrische modell-
basierte Methoden wiren hier die Kurvenanpassung mittels Gamma-Fitting (sie-
he Rempp et al [5]) und Berechnung von pharmakokinetischen Modellen (siehe
Kiselev [6]). Parametrische Verfahren haben sich allerdings in der Vergangenheit
als unbranchbar erwiesen (siehe Weber et al [1]).

Mit der Integration der T2*-Perfusionstechnik fiir niedergradige Gliome in
die BPT. galt es eine optimierte Entscheidungsunterstiitzung fiir die Definition
des Zielvolumens zu gewéhrleisten. Aus der Identifizierung hochperfundierter
Areale im morphologischen Zielvolumen kann potentiell eine Dosiserhéhung in
den betroffenen Teilbereichen erfolgen, da diese eine erhdhte Tumoraktivitét
kennzeichnen. Mit dem vorgestellten Ansatz wurde die Grundlage geschaffen,
entsprechende Forschungsarbeiten durchzufiihren, welche den Einfluss von Zu-
satzinformation iiber die Perfusion des Gewebes in der Strahlentherapie untersu-
chen. Damit besteht die Moglichkeit, die Einsatzfihigkeit des Auswertungsver-
fahrens in der Strahlentherapie mit Hilfe von weiterfiihrenden Studien auf Spe-
zifitdt und Sensitivitéit zu testen und mit anderen bildgebenden Verfahren und
Auswertungsmodalititen zu vergleichen. Somit wurde ein wichtiges Bindeglied
zwischen diagnostischer Forschung und therapeutischer Anwendung realisiert.
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