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1 Einleitung

1.1 Ziel

Die Perfusionsbildgebung, ob mit MRT oder CT ist eine nichtinvasive Technik, die
funktionelle Informationen {iber die Organdurchblutung liefert, insbesondere ist sie fiir das
Gehirn besonders gut erforscht und verbreitet. Aus der quantitativen Messung der
Organdurchblutung mittels Perfusionsparametern (CBF, CBV, MTT, Tmax) ist es moglich
Aussagen iiber Pathologien dieser Organe abzuleiten (Beispiele s.u.). Die Validitdt der
gemessenen Absolutwerte der Perfusionsparameter wurde nie unmittelbar {iberprift.
Insbesondere wurden die Perfusionsparameter nie darauf tiberpriift ob sie vergleichbar
sind, wenn sie in unterschiedlichen Settings (Unterschiedliche Scanner, Algorithmen,
Untersuchungsprotokolle) gemessen wurden. Dies hat dazu gefiihrt, dass die in der
Literatur von unterschiedlichen Arbeitsgruppen verdffentlichten absoluten Normwerte fiir
Perfusionsparameter sehr unterschiedlich sind [1-5] und damit die von verschiedenen
Arbeitsgruppen verdffentlichten Perfusionsstudien nicht oder nur schwer miteinander
vergleichbar sind. Im klinischen Alltag wird das Problem soweit es geht unter Verwendung

relativer Werte umgangen.
Ziel dieser Arbeit war es:

1. Konstruktion eines Phantoms, das die cerebrale Durchblutung simuliert und sich fiir
repetitive Messungen mit konstanten Perfusionbedingungen unter Variierung der

Messparameter in CT und MRT eignet.

2. Uberpriifung von EinflussgroBen auf die quantitative cerebrale Perfusionsmessung mit
dem sekundidren Ziel einer moglichen Kalibrierung von ,,Messgerdten* (bestehend aus
verschiedenen bildproduzierenden Gerdten, deren Einstellungen, Kontrastmitteln und

Algorithmen), bzw. Ermittlung von Umrechnungsfaktoren.



1.2 Prinzip der Perfusionsmessung

Die nichtinvasive Messung der cerebralen Perfusion basiert auf der Indikator-
Verdiinnungsmethode mit einem in CT oder MRT darstellbarem Kontrastmittel [6, 7]. Zur
Auswertung haben sich zwei theoretische Rechenmodelle durchgesetzt: 1. ,,maximum
slope modell* [6, 8] und 2. ,,single value deconvolution [7, 9, 10].

Fiir eine Perfusionsmessung wird der Kopf des Patient in einem Scanner, CT oder MRT,
untersucht. Uber einen vendsen Zugang wird ein Kontrastmittel-Bolus mit steilem
Konzentrationsanstieg injiziert, also ein kurzer, kleiner Bolus bestehend aus einem
geringen Kontrastmittelvolumen, das mit hoher Injektionsgeschwindigkeit appliziert wird.
Dieser wird nach der Lungenpassage vom Herzen durch die Arterien in die Organe
gepumpt. In dem zu untersuchenden Organ, dem Gehirn, werden iiber den Zeitraum der
Passage des Kontrastmittels, reprasentative Schichtbilder repetitiv erfasst. Im CT wird auf
Schichtbildern die Rontgenstrahlenschwiachung erfasst. Die  Schwichung der
Rontgenstrahlen ist proportional zu der Konzentration des jodhaltigen Kontrastmittels in
den Gefidlen des Gehirns, die sich wihrend des Passageintervalls verdndert. Im MRT wird
analog entweder der Signalabfall des MRT-Signals wihrend der Passage des
paramagnetischen gadoliniumhaltigen Kontrastmittels in T2*-Sequenzen oder der
Signalanstieg wihrend der Passage in T1-Sequenzen gemessen. Die MRT-Perfusion hat
gegeniiber der CT-Perfusion den Vorteil dass sich das gesamte Gehirn untersuchen ldsst,
was zu ihrer Verbreitung gefiihrt hat. Auf der anderen Seite ist bei der CT-Perfusion die
Konzentrationsianderung und die Signalsteigerung direkt proportional und sie ist robuster
beziiglich Artefakten als die MRT-Perfusion.

Aus den so gewonnenen Bildern kann fiir jeden Bildpunkt eine Konzentrationskurve des
Kontrastmittels extrahiert werden. Diese konnen unter Kenntnis der anatomischen
Zuordnung der Bildpunkte zu Arterien, Venen, Parenchym / Kapillaren benutzt werden um
mit der Indikator-Verdiinnungs-Methode Blutfluss und Blutvolumen zu errechnen. Als
mathematische Modelle zur Berechnung des Blutflusses sind die beiden oben genannten
Modelle etabliert: 1. ,,maximum slope modell* [6, 8] und 2. ,,single value deconvolution*
[9, 10].

Zur Beschreibung der Gewebsperfusion wurden mehrere Parameter eingefiihrt und kdnnen

mit den géngigen Algorithmen berechnet werden. Der cerebrale Blutfluss, CBF (cerebral



blood flow) beschreibt den Volumenfluss des Blutes pro Gehirnvolumen. Es ist der
wichtigste Parameter, der die Perfusion des Hirnparenchyms beschreibt. Das cerebrale
Blutvolumen CBV (cerebral blood volume) beschreibt den Anteil des Blutvolumens, des
Volumens der Blutgefile im aktuellen Zustand der hdmodynamischen Regulation, am
Hirnvolumen. Die MTT (mean transit time) beschreibt die mittlere Passagezeit des Blutes /
Kontrastmittels durch das Hirnparenchym in Sekunden. Die TTP (time to Peak) gibt die
Zeit auf der X-Achse der Konzentrationskurve von Kontrastmittelinjektion bis zum Gipfel
der Parenchymkurve in sec. an. Wahrend bei dem ,,maximum slope model* die stark von
systemischen Faktoren abhingige (Herzfunktion, Wegldnge von Injektion bis
Messvolumen) TTP berechnet wird, wird bei dem SVD-Algorithmus die Tmax berechnet.
Letztere wird hauptsdchlich durch den Fluss von cerebralen Arterien zu cerebralen Venen

beinflusst [11]. Tmax, TTP und MTT charakterisieren die Perfusionsdynamik.

1.3 Anwendungen der Perfusionsmessung

Die Perfusionsbildgebung findet in vielen Organen (Niere, Leber, Prostata, Herz, Lunge)
Anwendung. Am besten evaluiert und am meisten verbreitet ist sie in der Untersuchung

des Gehirns. Die wichtigsten Anwendungen seien hier aufgefiihrt.

* Elementar ist die Perfusionsbildgebung in der Schlaganfalldiagnostik. Sie wird benutzt
um irreversibel  ischdmisch  geschddigtes Hirngewebe (Infarktkern) von
perfusionsgestortem, aber noch zu rettendem Hirngewebe (Penumbra, Tissue at Risk)
zu unterscheiden [4, 12, 13] Hiermit konnte die Indikation zur Thrombolyse mit einem
groflen Benefit fiir die Patienten erweitert werden [14]. Insbesondere in Kliniken ohne
24h-Zugang zu einem MRT ist die CTP elementar um Infarkte vor den in der Regel
erst nach 3 Stunden auftretenden klassischen ,,Infarktfrithzeichen* [15] zu erkennen
[16, 17].

* Die CTP ist eine sichere nichtinvasive reliable Methode um Patienten mit einem Risiko
fiir einen Vasospasmus nach SAB, z.B. Aneurysmablutung, Sinus-Venen-Thrombose,
AVM, Durafistel zu evaluieren. Insbesondere bei Patienten mit unter konservativer
Therapie refraktdrem Vasospasmus kann mit Hilfe der CTP die Indikation zu einer
minimalinvasiven Therapie wie intraarterielle Spasmolyse mit Nimodipin oder Ballon-

PTA gestellt werden[11, 18, 19].



* Die Auswertung der Perfusionsparameter in Tumorgewebe kann oft hilfreich und
manchmal sogar elementar bei der genauen Einordnung der Atiologie oder Dignititit
von Hirntumoren sein [20]. Mit Hilfe der MR-Perfusion ist es moglich die mittlere Zeit
bis zum Progress eines malignen hirneigenen Tumors vorauszusagen [21]. Die
Perfusionsbildgebung ist ein sehr wichtiges Hilfsmittel in der Routine-Nachsorge bei
Patienten nach Operation und Radiato mit Chemotherapie eines Glioms. Mit Hilfe des
CBV kann mit hoher Sicherheit zwischen dem gefiirchteten Rezidiv und den meist
klinisch inapparenten Bestrahlungsfolgen unterschieden werden [22].

* Die Perfusionsbildgebung kann moglicherweise auch in der Diagnostik der
degenerativen cerebralen Erkrankungen eine Rolle spielen. z.B. ist es moglich bei der

Alzheimerdemenz hypoperfundierte Hirnabschnitte zu finden [23].

1.4 Problem der Perfusionsmessung

Die Perfusion des Gehirns wird mit den oben genannten Parametern (CBF, CBV, MTT,
TTP, Tmax) unter Verwendung von absoluten Messwerten beschrieben. Die Angaben in
der Literatur iiber Normalwerte der Perfusionsparameter variieren sehr stark. Die Schwelle
zwischen gesundem und durchblutungsgestortem Hirngewebe wird fiir das CBF je nach
Studie zwischen 14,1 bis 35,0 ml/min/100 g [1-3] angegeben, fiir die MTT mit einer
Verldangerung auf iiber 145% im Vergleich zur gesunden Hemisphire [4]. Die Schwelle
des CBV zwischen gesundem und bereits infarziertem Gewebe sei nach Wintermark [4]
2,0 ml/100 g.

Auf der einen Seite wurden mittlerweile reproduzierbare relativ  stabile
Standarduntersuchungsparameter (KM-Menge, Injektionsrate, CT-Parameter,
Untersuchungszeit) etabliert [11, 24-26]. Auf der anderen Seite werden die
Untersuchungen an unterschiedlichen Gerdten durchgefiihrt und mit unterschiedlichen
Softwarepaketen, die sich nicht nur in der Implementierung sondern auch in den zugrunde
liegenden Berechnungsmodellen unterscheiden ausgewertet. Dariiber hinaus ist die Art der
Auswertung, wenn auch nur zu einem geringen Anteil, untersucherabhéngig. Hier ist fiir
die Berechnung der Absolutwerte vor allem ausschlaggebend, wie die ROI zur Messung
der Perfusionsparameter definiert wurde: Zu welchen Anteilen wurde 3 mal so stark

perfundierter Cortex und weniger stark perfundiertes Marklager erfasst [27].



Das Problem der eingeschriankten Vergleichbarkeit und Beurteilbarkeit der absoluten
Perfusionsparameter, insbesondere des CBF, wird in der klinischen Routine durch relative
Wertung der Perfusionsparameter innerhalb eines Patienten umgangen. Hierzu dient
klassisch der Vergleich von, durch andere Modalititen als pathologisch definiertem
Hirngewebe mit gesundem Hirngewebe. Es werden z.B. der qualitative Abfall des CBF im
Vergleich zwischen den Hemisphiren und die Verzogerung der TTP zwischen
entsprechenden Stromgebieten in beiden Hemisphédren zur Diagnostik beim Schlaganfall
benutzt.

Deshalb sind 1. generalisierte Erkrankungen, die mit einer Verdanderung der Perfusion im
gesamten Gehirn einhergehen, wie Vaskulopathien, Herzinsuffizienz, Hirndruck, nicht
erfassbar. 2. ist es nicht moglich, die Grenzen des erkrankten Gewebes mit Hilfe der
Perfusionsparameter genau zu definieren, da die dafiir notigen Schwellenwerte nicht
bekannt, nicht vereinheitlicht oder nicht reproduzierbar sind. Letzteres erfolgt durch
qualitative, damit untersucherabhidngige Beurteilung der Parameterkarten der
Perfusionsparameter unter Beriicksichtigung anderer Bildmodalititen (DWI, T2,
GefidBdarstellung) und der Klinik.

Damit sind die wichtigsten Ziele der Perfusionsforschung, reproduzierbare Absolutwerte
messen zu konnen und dann einheitliche und verléssliche Schwellenwerte fiir Pathologien
zu definieren.

Um in unterschiedlichen Untersuchungseinheiten, bestehend aus bildgebendem Gerét und
Auswertungssoftware, reproduzierbare Absolutwerte messen zu konnen, miissen zuerst die
Einflussgrofen erkannt werden. Unter diesen miissen die statischen von den verdnderbaren
Einflussgrofen getrennt werden. Es miissen Untersuchungsparameter definiert werden. Um
mit den nicht verdnderbaren EinflussgroBBen umzugehen, miissen Umrechnungsfaktoren
definiert werden, die dann die Absolutwerte verschiedener Gerdte- und

Softwarekonstellationen vergleichbar machen.

1.5 Problemlésung durch Phantom

Um diese kritischen Einflussfaktoren zu finden und Ursache und Wirkung zu beschreiben
muss ein klassisches Experiment durchgefiihrt werden, also repetitive Messungen unter
konstanten Bedingungen und mit Variation jeweils eines Faktors [28]. Aus ethischen

Griinden ist ein solches Experiment am Menschen nicht moglich. Auch ist es schwer bis



gar nicht moglich, die Versuchsbedingungen konstant zu halten und alle Storfaktoren zu
eliminieren. Um die Bedingungen fiir ein klassisches Experiment zu erfiillen, haben wir ein
Perfusionsphantom konstruiert, welches die genannten Bedingungen erfiillt.

Die besten Untersuchungsparameter wurden bisher unter Zielsetzung des besten Kontrast-
zu-Rausch-Verhéltnisses, bei Minimierung der Strahlendosis und der Jodmenge im
Kontrastmittel ermittelt. Der Einfluss der Verdnderung der Untersuchungsparameter auf
die Absolutwerte der gemessenen Perfusionsparameter war noch nicht Gegenstand von

Untersuchungen.



2 Methoden

2.1 Phantometablierung und Versuchsaufbau

2.1.1 Konstruktion des Phantoms

Fiir die Fertigung des Phantoms wurde Acrylglas (Polymethylmethacrylat, kurz PMMA)
ausgewdhlt, da es durchsichtig ist, relativ inert und vor allem deutlich weniger
Rontgenstrahlen absorbiert als vergleichbare Kunststoffe. Im CT haben wir zur
Bestimmung des optimalen Werkstoffes Proben von Polymethylmethacrylat und von
Polyvinylchlorid (PVC) untersucht und die Schwichung der Rontgenstrahlen in
Hounsfieldeinheiten [HE] [29] bestimmt. PMMA hatte 132 +/- 5 HE und PVC 2025 +/- 6
HE (Abbildung 1). Prinzipiell hat PVC eine dem kompakten Knochen dhnliche Dichte. Da
wir aber den Knochen ohne weniger dichte Spongiosa und auch GefidBle aus einem
Kunststoff modelliert haben, wihlten wir zur Minimierung der Aufhértungsartefakte

PMMA aus.

IIHttw hwyert: 13 weichung: &

ichung: B

Abbildung 1: Rontgendichte (Absorption der Rontgenstrahlen) in Hounsfieldeinheiten
(HE) von Polymethylmethacrylat, PMMA (links) und von Polyvinylchlorid,
PVC (rechts).
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Um die Charakteristika des Blutflusses im Gehirn des Menschen am besten nachzuahmen,
haben wir ein konzentrisches Design in Form einer Scheibe mit jeweils vier Zu- und
Abfliissen gewéhlt (Siehe Abbildung 2). Das Phantom wurde aus zwei ineinander koaxial
angeordneten Acrylglas-Ringen mit 9 cm und 4 cm Innendurchmesser gefertigt. Die Ringe

sind mit Acrylglasscheiben abgedeckt, so dass zwei Kammern entstehen.

P

Abbildung 2: Leeres (a) und mit POM-Sphéren gefiilltes (b) Phantom.

Uber 4 Zuleitungen (bei 45°, 135°, 225°, 315°), die von auBen durch die duBere Kammer
ziehen, gelangt die Flissigkeit in die innere Kammer. Diese Zuleitungen entsprechen den
Arterien, die zwischen Parenchym liegen. Von der inneren leeren Kammer gelangt die
Fliissigkeit tiber 16 Bohrungen (0,4 mm Durchmesser) im inneren Ring in die duflere
Kammer. Die Fliissigkeit verldsst die Kammer durch vier Ableitungen (bei 0°, 90°, 180°,
270°) im &uBeren Ring. Diese entsprechen den Venen und Sinus im Schéadel.

Die duflere Kammer ist mit Kugeln aus Polyoxymethylene (kurz POM, Dichte: 1,415
g/em’) gefiillt. Diese entsprechen dem Hirnparenchym. POM wurde gewihlt (Abbildung
2b), da es nahezu kein Wasser aufnimmt [30] und die Oberfldche so inert ist, dass weder
Farbstoffe noch Kontrastmittel adsorbiert werden. Damit wird die Eigenschaft einer

intakten Blut-Hirn-Schranke simuliert.
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In eigenen Messungen konnten wir zeigen, dass es keine relevanten Mengen von
Kontrastmittel aufnimmt oder anlagert. Dazu haben wir {iber eine groBe Versuchsserie
hinweg die Hounsfield-Einheiten der POM-Kugeln gemessen, um so eine Anlagerung von
Kontrastmittel, die die Messwerte beeinflussen konnte, zu detektieren (Siehe Kapitel 3.1).

Es ist bekannt, dass Kugeln eine maximale Packungsdichte von 74% haben und damit ein
modelliertes Kapillarbett von 26% des Gesamtvolumens entsteht. Dieses entspricht einem

Blutvolumen von 26%.

2.1.2 Versuchsaufbau

Um eine Akkumulation des Kontrastmittels durch eine Rezirkulation des KM zu
vermeiden, wurde ein offener Kreislauf gegeniiber einem geschlossenen bevorzugt. Somit
konnte in allen Experimenten ein First-Pass simuliert werden.

Vor einer Versuchsserie wurde das ganze System mit Wasser befiillt, das Phantom wurde
auf einer Riittelplatte eines Schiittlers (Vortex Genie 2, Scientific Industries) blasenfrei
geschiittelt.

Ausgehend von einem mit Wasser gefiilltem Reservoir fithrt ein Schlauch zu einer
Rollerpumpe (KMP 2000°, Guerbet, Roissy, Frankreich), die einen zwischen 20 ml/min
und 600 ml/min einstellbaren pulsatilen Fluss erzeugt. Zwischen Reservoir und Pumpe ist
ein diinner Schlauch angeschlossen iiber den das Kontrastmittel appliziert werden kann.
Die Kontrastmittel-Applikation erfolgt mit einer Doppelkopf-Kontrastmittelspritze
(Injektron CT. 2° MEDTRON AG, Saarbriicken, Deutschland). Mit dem zweiten Kopf wird
isotonische Kochsalzlosung zum Freispiilen der Verbindungsschlduche nachgespritzt. Von
der Rollerpumpe gelangt das Wasser iiber einen Verldngerungsschlauch und
Aufzweigungsstiicke in die vier Zuflusse des Phantoms. Aus den Abfliissen wird das
Wasser in einem anderen Reservoir gesammelt und nach den Experimenten verworfen. Der

Versuchsaufbau im CT ist in Abbildung 3 zu sehen.
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Abbildung 3: Versuchsaufbau im CT-Scanner (von links nach rechts): Doppelkopf-

Injektor fir KM, Infusionsstinder mit Reservoir mit sauberem Wasser
(zuflieBendes Blut), Sellink- / Rollerpumpe (Herz). Im Scanner: Kanister als
Reservoire  fiir abflieBendes KM-haltiges Wasser, Prototyp des
Perfusionsphantoms (aktuelles Phantom ohne Halterahmen aus Holz; siehe

Fotos oben).

Das Phantom wurde unter stindig laufender Rollerpumpe und Auffiillen und Entleeren des
Reservoirs in verschiedenen Computertomografie-Scannern untersucht. Das Phantom
wurde dazu mit der Scheiben-Ebene parallel zum Strahlengang auf dem
Untersuchungstisch in der Gantry aufgestellt. Bisher wurde insgesamt in drei

verschiedenen Scannern von zwei Herstellern (Siemens und Toshiba) untersucht:

* SOMATOM Sensation Cardiac 64©, Siemens, Erlangen, Deutschland
o (Hauptversuchsscanner)

o 64-Zeilen-Computertomograph

13



o SOMATOM Voume Zoom , Siemens, Erlangen, Deutschland
o 4-Zeilen-Computertomograph
*  Aquilion® , Toshiba, Tokyo, Japan

o 16-Zeilen-Computertomograph

Nach Injektion des Kontrastmittels wurde mit Beginn des Kontrastmitteleinstroms in das
Phantom mit dem Scanvorgang an festgelegter Position ohne Tischvorschub begonnen.
Mit einer Rotationszeit (=Bildaquisitionsintervall) von 1 sec wurde iiber 60-90 sec. das
Phantom gescannt. Es wurde jeweils mit den Standardparametern des jeweiligen Gerites
fir eine Perfusionsuntersuchung untersucht (Tabelle 1). AnschlieBend wurde jeweils ein
Parameter, wie unter Versuchsprotokolle beschrieben, variiert.

Als Kontrastmittel wurde ACCUPAQUE 300° (GE Healthcare, Milwaukee, Wisconsin,
USA) verwendet.

2.1.3 Experimente im CT

Die Standardparameter und die Variationen der Parameter sind in der Tabelle 1 aufgefiihrt.
In einem Experiment wurde immer nur ein Parameter variiert und alle anderen auf den
Standard zuriickgestellt. Die Variation der Parameter wurde in erster Linie am Somatom
Sensation Cardiac 64© durchgefiihrt. Parametervariationen wurden zu unterschiedlichen
randomisierten Zeitpunkten wiederholt (nicht in aufeinanderfolgenden Experimenten). An
dem Aquilion-Scanner von Toshiba waren andere Standardwerte fiir R6hrenstrom und

Rohrenspannung vorgegeben als an den Siemens-Scannern.

Parameter Einheit | Standardwert Versuchswerte

Scanner Somatom Sensation | Somatom Volume Zoom©, Siemens;
Cardiac 640, Aquili0n© , Toshiba
Siemens

Rotationszeit Sec. 1 Keine Variation

Schichtdicke mm Standard am | Keine Variation.
jeweiligen Gerdt mit | Standardwerte der Gerite:
einer Breite um ca. 1 | 10 mm (Somatom Sensation Cardiac
cm 64
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10 mm (Somatom Volume Zoom©)

8 mm (Aquilion® , Toshiba)

Rohrenspannung kV 80 (Siemens) 80, 120, 140 (Siemens)
120 (Toshiba)
Rohrenstrom mAs 150 (Siemens) 130, 150, 180 (Siemens)
70 (Toshiba)
Rekonstruktionskernel H30 H20, H30, H40, H50, H60
Flussrate der Rollerpumpe | ml/min | 400 200, 250, 300, 350, 400, 450, 500,
550, 600
Kontrastmittelmenge ml 2 1,2,3
Injektionsgeschwindigkeit | ml/s 5 3,5,7

des Kontrastmittels

Tabelle 1: Untersuchungsparameter und deren Variationen bei den Experimenten.

Abbildung 4: CT-Quellbilder im Verlauf eines Perfusionsexperimentes: a) Leeres

Phantom, Einstrom des KM iiber die ,,arteriellen Zuleiter, ¢) Vermischung in

der Zentralen Kammer, d-g) Passage durch das ,,Parenchym®, h) Auswaschen

des Parenchyms.
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2.2 Robustheit der Phantommessungen

2.2.1 Reliabilitat des Perfusionsphantoms

Um die Reproduzierbarkeit und die Prédzision zu bestimmen wurden an verschiedenen
Untersuchungstagen (n=2) multiple Wiederholungsmessungen (n=5 / n= 15) am selben
CT-Scanner (SOMATOM Sensation Cardiac 64°) mit den Standardparametern
durchgefiihrt. Die Messungen wurden zwischen die Variationsmessungen eingestreut, um
nach Verdnderung der Parameter auch die regelrechte Riickadaptation des Phantoms auf

die Standardparameter zu tiberpriifen.

Versuchsreihen mit unterschiedlicher Variierung des Pumpenflusses wurden zur weiteren
Uberpriifung der Reproduzierbarkeit der Phantommessungen an unterschiedlichen CT-

Scannern wiederholt.

2.2.2 Validitat des Perfusionsphantoms

Die adidquate Modulation des CBF als Reaktion auf die Einstellung der Flussrate an der
Rollerpumpe, sowie die Unabhingigkeit der CBV-Messung vom Fluss im Phantom
wurden ermittelt. Dazu wurden Messungen bei unterschiedlichen Flussraten der

Rollerpumpe (Tabelle 1) und fixierten iibrigen Parametern mehrfach wiederholt.

2.3 Abhéngigkeit des CBF und CBYV von der Boluskonfiguration

Die Boluskonfiguration wird durch die zwei Parameter: Kontrastmittelmenge (ml) und
Injektionsgeschwindigkeit des Kontrastmittels (ml/sec.) bestimmt. Die Werte wurden unter
folgenden Gesichtspunkten ausgewéhlt:

e Die Amplitudenhohe des Bolus, also das Verhdltnis der maximalen
Rontgenschwichung in HE beim Durchstromen des Phantoms mit Kontrastmittel zur
nativen Dichte des Parenchyms / POM-Kugeln in HE, entspricht der Amplitudenh6he
/ dem Verhiltnis bei der Perfusionsmessung beim Menschen.

In unserem Institut entspricht die Amplitude bei Perfusionsuntersuchungen beim

Menschen ca. 25% (Kortex: @45 HE auf @54 HE; Marklager: @36 HE auf (344 HE).
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Im Phantom erreichten wir (Vol: 2ml; Inj: 5 ml/s) eine Amplitudenhéhe des Bolus von
24,6% (0211 HE auf @263 HE).

* Die Halbwertsbreite (engl. FWHM, Full Width at Half Maximum) als MaR fiir die
Amplitudenlénge liegt beim Menschen bei ca. 10 sec. Die Boluskonfiguration wurde so
gewihlt, dass die Halbwertsbreite und das Verhéltnis der Amplitude der Dichte/Zeit-
Kurve zu nativer Dichte des Parenchyms denen bei Untersuchungen am Menschen
entsprachen.

* Die Variationswerte von Kontrastmittelmenge und Injektionsgeschwindigkeit wurden
so gewdhlt, dass sie bei den sehr geringen Injektionsmengen (im Verhiltnis zur
Untersuchung / Injektion beim Menschen) noch mit einer ausreichenden Genauigkeit
von der Injektionspumpe erreicht werden konnten. Zudem sollte die Schwéichung noch
mit ausreichender Genauigkeit und ausreichendem Signal zu Rausch Verhéltnis vom
CT-Scanner erfasst werden konnen.

Die letztendlich nach einigen Testreihen ermittelten Bolusparameter sind ebenfalls in der

bereits genannten Tabelle 1 (Siehe Seite 14) dargestellt.
2.4 Abhéngigkeit von Gerédteparametern

2.4.1 Beeinflussbare oder einstellbare Parameter

Die wichtigsten Parameter, die die Bildqualitit beeinflussen, sind Rohrenspannung (kV)
und Rohrenstrom (mAs). Diese wurden nach den Moglichkeiten der einzelnen Scanner
variiert (siche Tabellel).

Die Rotationszeit, die gleichzeitig dem Sample-Intervall entspricht, wurde in allen
Versuchen auf den im klinischen Alltag tiblichen Wert von 1 sec festgesetzt. Wie auch bei
der Messung beim Menschen wurde ohne Tischvorschub untersucht.

Die Schichtdicke wurde, da sie nicht angleichbar war, auf dem Standardwert fiir das
jeweilige Gerdt belassen. Diese lag meist bei 10 mm (Siemens), respektive 8§ mm
(Toshiba). Die Abweichungen ergaben sich aus dem Design der Detektorreihen und den

sich daraus ergebenden moglichen einstellbaren Schichtdicken.
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2.4.2 Fixe, intrinsische Einfliisse des Geratetyps

Um intrinsische Einflussgroen unterschiedlicher CT-Scanner, die nicht durch den
Untersucher beeinflussbar sind, zu detektieren, wurden mehrere Versuchsreihen an den

unterschiedlichen Gerédten mit Variierung des Pumpenflusses durchgefiihrt.

2.5 Abhangigkeit von der Datennachverarbeitung

2.5.1 Einfluss des Rekonstruktionskernel

Die Berechnung der CT-Bilder aus den Rohdaten erfolgte durch fiir Schidel-
untersuchungen optimierte (,,H“ = Head) Rekonstruktionskernel mit unterschiedlicher
Kantenbetonung: H20 (starke Glattung) bis H60 (hohe Kantenbetonung, wenig Glattung),
(siehe Tabellel).

Die akquirierten Bilder wurden als Bildserien im DICOM-Format exportiert.

Abbildung 5: Rekonstruktion des gleichen Bildes zum gleichen Zeitpunkt der

Kontrastmittelpassage durch das Parenchym mit unterschiedlichen

Rekonstruktionskerneln. A) H20, B) H30, C) H40, D) H50, E) H60
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2.5.2 Einfluss des Mathematischen Modells

Aus den Daten der Perfusionsexperimente wurden die Perfusionsparameter vornehmlich
mit dem SVD-Algorithmus (Singel Value Deconvolution) berechnet. Dieser wurde in der
Implementation Stroketool® (Digital Image Solutions, Frechen, Deutschland) benutzt. Zur
Berechnung wurde die AIF (Arterial Input Function) in der inneren Kammer des Modells
nahe des inneren Rings, zwischen den Austrittséffnungen in die dulere Kammer definiert

(Abbildung 7A). Es wurden von jedem Experiment die Parameterkarten des cerebralen

Blutflusses (CBF) und des cerebralen Blutvolumens (CBV) berechnet und ausgewertet.
MTT und Tmax wurden ebenfalls berechnet (Abbildung 6).

Abbildung 6: Parameterkarten berechnet mit dem SVD-Algorithmus als Implementiert in
Stroketool® (DIS, Deutschland). A) CBF, B) MTT, C) CBV, D) Tmax
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Als zweiter Algorithmus kam das Maximum Slope Model als Implementation in Neuro
PCT© (Neuro PCTO, Syngo©, Version VD30C SL18P60, Siemens, Erlangen,
Deutschland) zum Einsatz. Die Mittelwerte aus einer Versuchsreihe mit konstanten

Untersuchungsparametern wurden verglichen.

2.6 Statistische Auswertung

Fiir die statistische Auswertung wurden die Parameterkarten des CBF und CBV mit der
Software Osiris© (Digital Imaging Unit [UIN] des Service for Medical Computing [SIM]
der Radiologischen Abteilung Universitdts Hospitals von Genf, Schweiz) aufbereitet.
Halbautomatisch wurde an vier Messpunkten eine 6 mm durchmessende ROI positioniert

(Abbildung 7a). Die vier Messwerte wurden vor der statistischen Auswertung gemittelt.

Die statistische Auswertung erfolgte mit der Software SPSS® (Version 17.0 + 18.0, SPSS
Inc., Chicago, IL, USA).

Die Auswertung der Phantomeigenschaften, der Versuchsreithen mit Variation des
Pumpenflusses, der Vergleich an unterschiedlichen Gerdten und der Vergleich
unterschiedlicher mathematischer Modelle erfolgte mit den von der Auswertesoftware
ausgegebenen Absolutwerten (CBF in ml/(100ml*s); CBV in ml/100ml; CT-Werte in HE).
Fiir die tibrigen Analysen (Einfluss von Boluskonfiguration und Gerdteparametern) wurden
Messungen von beiden Siemens Computertomographen zusammengefiihrt. Dazu wurden
die Messwerte einer Versuchsreihe (an einem Gerét) vorher auf den Mittelwert (=100%)
normiert, um geréteintrinsische Messunterschiede auszugleichen. Diese Messwerte werden

ab dieser Normierung in Prozent angegeben.
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Abbildung 7: (a) Positionen und Gréfen der ROIs in Bezug zum Phantom. Die Position
wurde mittels Osiris halbautomatisch auf die Parameterkarten iibernommen.
(b) Messpunkte im Phantom fiir die AIF (c) und die Parenchymkurve (d)

(beide als relative Schwéchung in %).

Von allen Stichproben wurden deskriptive Statistiken (Anzahl, Mittelwert,
Standardabweichung Minimum und Maximum) erhoben.

Die Stichproben wurden mit dem Kolmogorov-Smirnov-Anpassungstest auf
Normalverteilung untersucht.

Waren die Stichproben normalverteilt erfolgte zum Vergleich der Mittelwerte ein t-Test.
Nicht normalverteilte unabhidngige Stichproben wurden mit dem Mann-Whitney U-Test

verglichen.
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Der Pearson-Koeffizient wurde berechnet, um die Korrelation zwischen an der
Rollerpumpe eingestelltem Fluss und gemessenem CBF zu bestimmen. Der lineare
Zusammenhang wurde mit der linearen Regressionsanalyse tiberpriift.

Zur Visualisierung wurden Boxplots und Scatterplots mit Regressionsgeraden erstellt.
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3 Ergebnisse

3.1 Phantometablierung

3.1.1 Keine Absorption des KM durch POM-Kugeln

Die Messung der Hounsfield-Einheiten der POM-Kugeln vor und nach jedem Versuch
zeigte in der Versuchsserie (n=23) keinen signifikanten (p = 0,328 gepaarter T-Test)
Unterschied zwischen den Gruppen: Vor den Versuchen (0@ 209,1 HE; SD: 1,18), nach
vollstandigem Auswaschen des Kontrastmittels (0 209,3 HE; SD: 0,81).

“-Mittelwert: 208, Abweichung: 20

Abbildung 8: Polygonale ROI zur Messung der HE-Werte der POM-Kugeln.
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Abbildung 9: Unterschiede der HE-Werte der POM-Kugeln im CT-Bild vor und nach dem
Perfusionsexperiment wéhrend einer groBen Versuchsreihe (n=23) ohne
signifikanten Unterschied (p=0,328). (Anzahl der Messungen in Klammern

unter den Gruppen)

3.2 Robustheit der Phantommessungen

3.2.1 Reliabilitat des Perfusionsphantoms

Die Reproduzierbarkeit der Perfusions-Messung mit Standardparametern ist sehr gut. Es
zeigt sich nur eine geringe Streuung der Werte von zwei verschiedenen Tagen (n =23; @ =

168,4 ml/(100 ml * s); SD = 10,7) die am Somatom Sensation 64 angefertigt wurden. Die
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Reproduzierbarkeit an unterschiedlichen Untersuchungstagen (n; = 8; n, = 15) ist ebenfalls
gegeben. Der Unterschied des gemessenen CBF vom 1. Tag (@, = 169,7 ml/(100 ml * s);
SD; = 8,63) zum 2. Tag (0, =165,8 ml/(100 ml * s); SD, = 14,13) betrug nur 3,9 ml/(100
ml * s) und war nicht signifikant (p = 0,142)! Abbildung 10 stellt die an zwei

unterschiedlichen Tagen gemessenen Werte als Boxplot gegeniiber.
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Abbildung 10: Reproduzierbarkeit der CBF-Messung an zwei verschiedenen

Versuchstagen. (Anzahl der Messungen in Klammern unter den Gruppen.)

Der Vergleich der Flussreihen an unterschiedlichen Gerdten eines Herstellers (Siemens
Somatom Volume Zoom© / Siemens Somatom Sensation 64©) zeigt eine sehr gute,
signifikante lineare Korrelation zwischen beiden Gerdten (Pearson-Korrelations-

Koeffizient = 0,98; Signifikant auf Signifikanzniveau = 0,01).
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3.2.2 Validitat des Perfusionsphantoms
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.
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Abbildung 11: Response des Phantoms auf den voreingestellten Pumpenfluss. Mittelwerte

aus zwei Versuchsreihen.

Der Scatter-Plot (Abbildung 11) der gemessenen CBF- und CBV-Werte (Mittelwerte aus
zwel Versuchsreihen) aufgetragen gegen die an der Rollerpumpe eingestellten Fliisse (200
ml/min bis 600 ml/min im Intervall von 50) deutet bereits fiir CBF und Pumpenfluss einen
deutlichen linearen Zusammenhang an. Die Korrelation nach Pearson ist sehr stark, positiv
(Korr.-Koeff. = 0,997 Mittelwerte; Korr.-Koeff. = 0,984 Einzelwerte) und signifikant
(Signifikanzniveau 0,01 fiir Mittel- und Einzelwerte). Die Regressionsgerade zeigt eine
sehr gute Anpassung mit einer Summe der kleinsten Quadrate von (R? = 0,995). Die
lineare Regression ergibt folgenden hoch signifikanten (Signifikanzniveau 0,01), linearen

Zusammenhang: CBF = 0,354 * Pumpenfluss + 38,009.
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Das CBV blieb bei den unterschiedlichen Flussraten der Rollerpumpe konstant (Abbildung
11). Der Spearman - Korrelationskoeffizient (Korr.-Koeff. = -0,367) zeigt keine
signifikante Korrelation (p = 0,332).

3.3 Abhédngigkeit von der KM-Boluskonfiguration

3.3.1 Einfluss des applizierten Kontrastmittelvolumens

120
Gruppe

S BCBF
o) N = — Heey

[Prozent]
S o oo
< < <

N
<

Relative Perfusionswerte (CBF+CBV)

0
1 mi 3 ml
(12) (11) (10) (10)

Injizierte Kontrastmittelmenge

Abbildung 12: Einfluss des Kontrastmittelvolumens auf CBF und CBV (Relative Werte in
Prozent vom Mittelwert der Messreihe. Anzahl der Messungen in Klammern

unter den Gruppen.)

Zwischen den CBF und CBV, die mit unterschiedlichem Kontrastmittelvolumen (1, 2, 3

ml), also entsprechend unterschiedlicher Lange des KM-Bolus, bestimmt wurden
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(Abbildung 12) fanden sich keine signifikanten Unterschiede (p = 0,330 fiir CBF 1ml und
3 ml; p=0,158 fir CBV 1ml und 3 ml).

3.3.2 KM-Injektionsgeschwindigkeit

120
Parameter

BcerF
—_—

0o
2

Relative Perfusionswerte (CBF+CBV)
[Prozent]
(o)}
<

40
207
** p<0,01
0 T T
3 ml/s 7 ml/s
(8) (4) (9) (4)

Injektionsgeschwindigkeit des Kontrastmittels

Abbildung 13: Einfluss der Kontrastmittel-Injektionsrate auf den gemessenen CBF und
CBV (Relative Werte in Prozent vom Mittelwert der Messreihe. Anzahl der

Messungen in Klammern unter den Gruppen.)

Die Injektionsrate des Kontrastmittels hatte keinen signifikanten (p = 0,652) Einfluss auf
das gemessenen CBF (Dsmys = 99,51 ; SD3mis = 3,38; O7mys = 100,44; SD7ys = 4,69).
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Allerdings bestand, wenn man den Einfluss auf das CBV betrachtet eine signifikante (p =
0,002), aber sehr geringe Reduktion des relativen CBV von 105.2 = 1.3 % auf 100.3 +
1.4% bei Steigerung der Injektionsrate von 3 ml/s auf 7 ml/s (Abbildung 13).

3.4 Abhédngigkeit von Gerédteparametern

3.4.1 Beeinflussbare oder einstellbare Parameter

3.4.1.1 Einfluss des Rohrenstroms
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Abbildung 14: Einfluss des Rohrenstroms auf CBF und CBV. (Relative Werte in Prozent
vom Mittelwert der Messreihe. Anzahl der Messungen in Klammern unter

den Gruppen.)
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Weder CBF noch CBV unterlagen einer signifikanten Verdnderung bei Variation des

Rohrenstroms in dem in Abbildung 14 genannten Bereich.

Relative Perfusionsparameter [Prozent]

Anzahl | Mittelwert SD Minimum | Maximum

ICBF 130 mAs 7 100,83 1,74 98,00 102,89
150 mAs 14 99,73 2,46 96,29 103,68

180 mAs 9 100,98 2,82 97,58 104,67

[CBV 130 mAs 6 100,33 5,78 92,38 108,69
150 mAs 14 100,68 3,21 95,30 106,75

180 mAs 6 98,95 2,82 94,87 102,62

Tabelle 2: Einfluss des Rohrenstroms auf CBF und CBV. (Relative Werte in Prozent vom
Mittelwert der Messreihe).
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3.4.1.2 Einfluss der Rohrenspannung
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Abbildung 15: Einfluss der Rohrenspannung auf relativen CBF und CBV. (Relative Werte
in Prozent vom Mittelwert der Messreihe. Anzahl der Messungen in

Klammern unter den Gruppen.)

Das Erhohen der Rohrenspannung von 80 kV auf 120 kV (respektive 140 kV bei kleiner
Stichprobe) ging mit einer nicht signifikanten (p = 0,096) Reduktion des relativen CBF um
3,2% (Dsoky = 100; SDgoryv = 2,34; auf Oz0ky = 96,79; SDiaokv = 4,25) und um 5,6% (p =
0,187) bei 140 kV (D140kv = 91,39; SD40kv = 7,34) einher.

Das relative CBV reduzierte sich im ersten Schritt signifikant (p < 0,01) um 7,48% (QDsoxv
= 100,68; SDgoxv = 3,21; auf Qa0v = 93,15; SDi2okv = 1,61) und um 7,89% (p = 0,017)
bei 140 kV (D140xv = 85,80; SD140xv = 3,27) (Abbildung 15).
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3.4.2 Fixe, intrinsische Einfliisse des Geratetyps
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Abbildung 16: Vergleich von CBF und CBV an verschiedenen CT-Scannern gemessen.

(Anzahl der Messungen in Klammern unter den Gruppen.)

Die CBF-Werte (Abbildung 16) die an den drei unterschiedlichen CT-Scannern (Somatom
Volume Zoom© und Somatom Sensation 64O, Siemens, Erlangen, Deutschland;
Aquilion©, Toshiba Medical Systems, Tokyo, Japan) gemessen wurden waren signifikant
(zwischen allen drei Gruppen p < 0,01) unterschiedlich (Dvoume zoom = 188,60
ml/(100mlI*s); SDvolume Zoom = 60,465 Dsensation 64 = 170,65 m1/(100ml1*s); SDsensation 64 = 7,93;
D aquiton = 124,94 ml/(100mI1*s); SDaquiton = 11,13).

Wiéhrend bei den CBV-Werten nur ein signifikanter (p < 0,01) Unterschied zu dem
Toshiba Scanner (Daquilon = 90,74 ml/100ml; SDaquilon = 2,49) bestand, unterschieden sich

die CBV-Messwerte von beiden Siemens-Scannern (OQvolume zoom = 99,52 ml/100ml;
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SDvotume zoom = 1,73; Osensation 64 = 99,70 ml/100ml1*s; SDsensation 64 = 4,07) nicht signifikant
(p=0,933).
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Abbildung 17: Scatter-Plott der gemessenen CBF an den verschiedenen CT-Scannern mit
jeweils dem gleichen eingestellten Pumpenfluss (Punktbeschriftung).
Regressionsgerade (durchgezogene Linie). 5% und 95%-Perzentile

(gestrichelte Linien).

Die lineare Regressionsanalyse zeigt ein gute und signifikante Anpassung (R* = 0,960;
Signifikant auf Signifikanzniveau = 0,01) und es lassen sich folgende Faktoren fiir die
Geradengleichung ermitteln:

CBFSensation 64 = 03878 * CBFVolume Zoom + 139132
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3.5 Abhéngigkeit von der Datennachverarbeitung

3.5.1 Einfluss des Rekonstruktionskernel
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Abbildung 18: Einfluss des Rekonstruktionskernels auf das relative CBF und CBV.
(Relative Werte in Prozent vom Mittelwert der Messreihe. Anzahl der

Messungen in Klammern unter den Gruppen.)

Die fiinf gewdéhlten Rekonstruktionskernel hatten keinen signifikanten Einfluss auf die
Mittelwerte von CBV und CBF (Abbildung 18), wobei in der Grafik ein Trend zu einem
leichten Anstieg beider Parameter bei hochauflosenden Kerneln erkennbar ist. Allerdings
zeigte sich eine starke Zunahme der Standardabweichung (Hohe der Rechtecke der Box-
Plots in Abbildung 18) bei den hochauflosenden Kerneln (H50 und H60), so dass die
Prizision der Messung stark abnahm. Eine gute Prézision bestand bei den Kerneln: H20,

H30, H40.
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3.5.2 Einfluss des Mathematischen Modells

Vergleich mathematischer Modelle
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Abbildung 19: Einfluss des mathematischen Modells auf das CBF und CBV. (Anzahl der

Messungen in Klammern unter den Gruppen.)

Die Auswertung von fiinf Experimenten unter Standardbedingungen mit den beiden
mathematischen Modellen (Single Value Deconvolution und Maximum Slope Model;
siche Methodenteil) ergab fiir CBF and CBV 174.8 + 3.7 ml/(100ml*s) und 92.6 + 1.1
ml/100ml fiir den SVD-Algorithmus. Fiir das Maximum Slope Model waren CBF 362.2 +
21.1 ml/(100ml*s) und das CBV 284.7 = 8.7 ml/100ml. Alle Unterschiede waren
signifikant (Signifikanzniveau 0,01).
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4 Diskussion

4.1 Phantometablierung und grundlegende

Phantomeigenschaften

Ein realistisches Phantom der cerebralen Perfusion mit dem wiederholte klassische
Experimente moglich sind, muss folgende Eigenschaften haben:

* Nachbildung von Parenchym und Kapillarbett

* Nachbildung von Zufluss (Arterie) und Abfluss (Venen und Sinus)

e Simulierung der Bluthirnschranke, also eines Ein-Kompartment-Modells mit 100%

Clearence des Kompartments

* Alle Regulationsmechanismen miissen kontrollierbar sein.

* sicher, transportierbar

* Die Giitekriterien der klassischen Testtheorie: Objektivitdt, Reliabilitdt, Validitét

[31] miissen erfiillt sein.

4.1.1 Nachbildung von Parenchym und Kapillarbett

Durch die Wahl der POM-Kugeln als ,,Hirnparanchym* wurde in den Zwischenrdumen ein
Kompartiment, das Kapillarbett, geschaffen. Die Durchmesser der Zwischenrdume sind bei
dicht gepackten Kugeln mit einem Durchmesser von 1,5 mm ebenfalls mit maximal 1,5
mm und im Durchschnitt 1 mm - unter der Annahme einer kleinen Kugel, die in den
Hohlrdumen zwischen groferen Kugeln bei optimaler Packungsdichte liegen - [32, 33]
anzugeben. Das ist grofer als die Inplane-Auflosung der CT von 0,4 mm (Matrix = 512 x
512, FOV = 200 mm) und konnte theoretisch in axialer Richtung in der CT aufgelost
werden. Da es sich aber um Kugelvolumina handelt, die im Volumen tetraedisch
zueinander versetzt sind, wird dieser Zwischenraum bei einer Schichtdicke von 10 mm
(Somatom Sensation Cardiac 64), also einer VoxelgroBe von 10*0,4*0,4 mm, nicht
aufgelost. Damit liefert die CT im Phantom fiir jedes Voxel eine Durchschnittsdichte aus
den POM-Kugeln und in den Hohlrdumen befindlichem Wasser/Kontrastmittel. Ebenso
verhilt es sich bei der CT-Perfusion vom menschlichen Gehirn, bei einem Durchmesser

der Kapillaren von ca. 5-6 um [34, 35]. Hier wird ebenfalls eine Durchschnittsdichte aus
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Hirnparenchym und Blut/Kontrastmittel pro Voxel gemessen, was die voxelbasierte
Auswertung erlaubt.

Die maximale Packungsdichte von Kugeln, egal welcher GroBe, liegt bei 74% [8, 32, 33],
somit verbleiben fiir die Hohlrdume, die dann dem cerebralen Blutvolumen entsprechen,
26%. Das ist mehr als das beim Menschen anzunehmende Blutvolumen von < 5% [36].
Klotz und Konig [8] erreichten durch Kompression von erhitzten Polystyren-Kugeln ein
Blutvolumen von ca. 20%. Bisher ist nicht geklédrt, ob das grofere Blutvolumen zu
Problemen mit den mathematischen Modellen fiihrt. Klotz und Konig erreichten bei
Verwendung des maximum slope models reliable und valide CBV- und CBF-Werte. Fiir
die single value deconvolution wurde das bisher nicht untersucht. Jedenfalls gibt es weder
in der Literatur noch in den Ergebnissen unserer Arbeit einen Hinweis darauf, dass die

Abweichung zwischen Phantom und Realitét die Validitit der Messung beeintrachtigt.

4.1.2 Nachbildung von Zufluss und Abfluss

Ziel war es im Untersuchungsfeld, zufithrende Arterie und abfithrende Vene so zu
positionieren, dass sie in einer CT-Schicht miterfasst werden und so mathematische
Modelle angewendet werden konnen, die entweder mit AIF (z.B. SVD) oder die mit
venoser Output-Funktion (Maximum Slope Model) arbeiten. Dieses wurde, wie bereits in

der Phantombeschreibung im Methodenteil erklért, erreicht.

4.1.3 Simulation der Bluthirnschranke

Die géngigen mathematischen Modelle (SVD und maximum slope model) zur Berechnung
der Perfusionsparameter aus der gemessenen Dichte/Zeit-Kurve beruhen auf der Annahme
eines 1-Kompartiment-Modells der zerebralen Perfusion [37-39]. Das heifit, Blut und
Kontrastmittel bleiben bei einer erhaltenen Bluthirnschranke intravasal, und werden
vollstandig aus den Gefidllen ausgewaschen.

Um diese zentrale Eigenschaft der Durchblutung des Gehirns beim Menschen, die Blut-
hirnschranke zu simulieren, war es notig, einen inerten Werkstoff fiir die
Parenchymsimulation zu finden, der keine Substanzen ab- oder adsorbiert. Vor allem
musste dies fiir Wasser und Kontrastmittel der Fall sein. Fiir das Polyoxymethylen (POM),
ist es bekannt, dass es nahezu kein Wasser aufnimmt [30]. Mit unseren Messungen (Siehe

Absatz 3.1) konnten wir zeigen, dass kein Kontrastmittel in einer relevanten,
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bildbeeinflussenden Konzentration in die POM-Kugeln aufgenommen wurde, oder sich an
diesen anlagerte. Klotz und Konig [8], verwendeten in ihrem Phantom Polystyrol-Granulat,
haben aber keine Angaben dazu gemacht, ob es Kontrastmittel aufnimmt oder nicht.
Phantome des cerebralen kapillaren Blutflusses, die auf einem Dialysefilter basieren [40],
haben bei guter Modellierung des Kapillarbettes mindestens ein zweites Kompartiment,
das zudem keiner Clearance unterliegt, da das Kontrastmittel iiber die Membran dialysiert
wird. Auch bei Phantomen, in denen das zweite Kompartiment verklebt wurde, kam es zu
einer Anlagerung des Kontrastmittels an die Membran und damit zu einer Akkumulation
von Kontrastmittel im Phantom (38), so dass die Priamissen der Volumenverteilungs-
annahme im Ein-Kompartment-Modell nicht erfiillt werden konnten.

In unserem Phantom haben wir auch gezeigt, dass das Kontrastmittel nach jedem Versuch
vollstdndig aus dem Phantom ausgewaschen wurde (sieche Absatz 3.1), was zusétzlich eine
erfolgreich modellierte Blut-Hirnschranke bestétigt. Das Kapillarbett in unserem Phantom
ist ,,offen®, das Kontrastmittel kann sich in den Hohlrdumen zwischen den Kugeln in alle
Richtungen verteilen, obwohl natiirlich die grundsitzliche Ausbreitungsrichtung durch die
Anordnung der Zu- und Abfliisse vorgegeben ist. Beim Menschen kann das Blut nur in
eine Richtung flieBen und es bestehen auf Kapillarebene kaum Querverbindungen.
Trotzdem besteht in unserem Phantom eine vollstdndige Clearance des Kontrastmittels in
zum menschlichen Gehirn vergleichbarer Zeit.

Damit ist das Phantom geeignet, eine ,,intakte Blut-Hirnschranke* zu simulieren, was
allerdings bei zukiinftigen Experimenten, bei denen pathologische Prozesse simuliert

werden, beriicksichtigt werden muss.

4.1.4 Kontrollierbarkeit der Regulationsmechanismen

Der Blutfluss im menschlichen Gehirn unterliegt iibergeordneten zentralen und lokalen
Regulationsmechanismen. Auf der einen Seite ist der Blutfluss, der das Gehirn erreicht,
abhéngig von den tibergeordneten Faktoren, wie HZV und der Beschaffenheit der Zufliisse
(Stenosen, Gefillverschliisse, Normvarianten). Auf der anderen Seite existiert eine lokale
Autoregulation im Gehirn, die hauptsdchlich tiber die Regulation der Durchmesser der
Arteriolen bewerkstelligt wird, allerdings tiber Ausschiittung von Neurotransmittern auch
an den ilibergeordneten Mechanismen ansetzen kann. Die Verdnderung der Weite der

Arteriolen dufert sich in einem verinderten cerebralen Blutvolumen.
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In unserem Phantom sind Durchmesser und Volumen des Kapillarbettes fix, woraus ein
konstantes cerebrales Blutvolumen resultiert. Das Phantom simuliert ein Geféd3bett ohne
Dynamik der zerebralen vaskuldren Autoregulation. Die Durchmesser der Zuleitungen sind
ebenfalls konstant. Der Fluss in dem Phantom kann als Flussrate an der Rollerpumpe
eingestellt werden, bleibt aber wéhrend eines Experimentes konstant, damit sind auch die
Bedingungen der {iibergeordneten Regulation stabil. Dadurch, dass alle anderen
Regulationsmechanismen ausgeschaltet wurden, resultiert eine Verdnderung der
Flussleistung der Rollerpumpe in einer Verdnderung des Flusses im Kapillarbett, also einer
Verdanderung des CBF. Die Proportionalitit dafiir haben wir nachgewiesen. Hierzu mehr
im nichsten Abschnitt der Diskussion.

Der kompakte Aufbau des Perfusionsphantoms, sowie die verwendete Rollerpumpe,
erlauben einen relativ unaufwendigen Aufbau der Versuchsanordnung an unterschiedlichen
Standorten. Somit sind in Zukunft weitere Messungen an unterschiedlichen Scannern
moglich.

Die Grofle des Phantoms und der Aufbau der Zuleitungen erlaubte es, wéhrend der
Versuche, die durchaus einen ganzen Tag in Anspruch nahmen, das Phantom fiir eine
Notfalluntersuchung aus dem Scanner zu entfernen und wéhrenddessen die Perfusion des
Phantoms weiter aufrecht zu erhalten. Dadurch entfielen fiir eine solche Unterbrechung das
Ausspiilen, Neubefiillen und Entliiften des Phantoms. Die Versuchsreihe konnte nach

erneuter Ausrichtung des Phantoms ziigig fortgefiihrt werden.

4.2 Gitekriterien klassischer Testtheorien: Objektivitat,
Reliabilitat, Validitat

4.2.1 Objektivitat

Um das erste Testgiitekriterium [31], die Objektivitidt zu erfiillen, wurden sowohl der
Aufbau der Versuchsanordnung, das Durchfithren der CT-Untersuchung, als auch die
Auswertung der Perfusionsmessungen zu unterschiedlichen Zeitpunkten von jeweils drei
Radiologen unabhingig ausgefiihrt. Somit wurde der Durchfiihrunsobjektivitidt und der
Auswertungsobjektivitdt Rechnung getragen. Die Auswertungsobjektivitdt wurde durch
eine hohe Korrelation von Ergebnissen zweier Versuchsreihen, die von zwei

unterschiedlichen Radiologen ausgewertet wurden, bestitigt.
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4.2.2 Reliabilitat

Die Reliabilitit wurde mittels der Test-Retest-Methode bestdtigt. Es gab keine
signifikanten Unterschiede der Messwerte zwischen Test und Retest (Kap. 3.2.1), weder

am selben Computertomographen noch an unterschiedlichen Computertomographen.

4.2.3 Validitat

In den Experimenten, in denen nur die Einstellung der Flussrate an der Rollerpumpe
variiert wurde, konnten wir zeigen, dass ein perfekter, positiver und linearer
Zusammenhang zwischen dieser Einstellung und dem CBF bestand. Auf der anderen Seite
blieb aber das gemessene CBV, wie erwartet, konstant. Somit ist nicht nur der Beleg dafiir
erbracht, dass alle Regulationsmechanismen im Phantom kontrolliert werden konnen,
sondern dass das CBF im Phantom iiber den Pumpenfluss einstellbar ist. Umgekehrt
gesagt: Mit der Messung wird ein vorher definierter CBF und das durch die
Phantomkonstruktion festgesetzte CBV gemessen.

Die soweit ereichte Validitdt ist ausreichend fiir die Arbeiten zur Identifikation von
Einflussfaktoren der Perfusionsmessung. Fiir weitere Arbeiten, z.B. Vergleich mit
klinischen Daten, Erstellung von Umrechnungsfaktoren, muss noch eine strengere
Definition der Validitdt durch Bestimmung des wahren Flusses in den Phantomkapillaren
und Korrelation mit den Messwerten und ihrer Einheit tiberpriift werden.

Eine solche Uberpriifung wiirde bedeuten, dass der wahre Fluss in den Phantomkapillaren
bestimmt wird und dann mit den gemessenen Fluss-Werten in Beziehung gesetzt wird.

Die Messung erweist sich als extrem schwierig, weil ein anderes Durchfluss-Messgeridt am
besten direkt in das Phantomparenchym eingebracht werden miisste. Das ist bei der
Bauweise des Phantoms nahezu unmoglich, insbesondere nicht ohne die
Stromungsverhéltnisse im Phantomparenchym zu verdndern. Eine andere Moglichkeit
besteht darin, aufgrund des bekannten Gesamtdurchfluss durch das Phantom, den
Durchfluss an bestimmten Stellen im Phantom zu errechnen. Sicher wire eine
Flussmessung vor Eintritt in das Phantom noch genauer.

So gibt die Auswertesoftware zum Beispiel bei einem Durchfluss von 600 ml/min durch
das gesamte Phantom in den bei der Auswertung eingezeichneten ROI’s, die ja bei
bekannter gemessener Schichtdicke einem Volume of Interest (VOI) entsprechen, einen

Fluss von 250 ml/(100ml*s) aus. Dieser Wert und die Einheit konnen, wie oben bereits
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begriindet, fiir die in dieser Arbeit gemachten Untersuchungen verwendet werden. Sie
konnen aber noch nicht als reale Perfusionswerte angesehen werden.

Zum einen ist in gesundem Hirnparenchym die Perfusion bis auf die bekannten regionalen
Unterschiede [41] innerhalb eines anatomischen Kompartimentes homogen. Jedes
Volumen hat seine eigenen und &hnlich starken und schnellen Zufliisse und Abfliisse.
Zusitzlich bestehen prékapilldar ausgepragte Kollateralen. Dies hat zur Folge, dass ein
Kontrastmittelbolus in allen Volumina des Gehirns etwa gleichzeitig und gleichméBig
auftaucht und eine relativ gleichmiBige Perfusion besteht. Im Gegensatz dazu flie3t der
Kontrastmittelbolus von der Mitte des Phantoms zu den Réndern. Dadurch ist der Peak an
unterschiedlichen Stellen zeitversetzt. Zusédtzlich verteilt sich der Fluss iiber breiter
werdende Kreissegmente. Wiirde man insbesondere die VOI nur radial vergrof3ern, bliebe
der Zufluss gleich, das Pernchym und der Abfluss wiirden sich aber vergroBern, so dass im
Phantom der Fluss pro Volumeneinheit geringer wiirde. Im Gehirn wiirden sich Zufliisse,
Parenchym und Abfliisse proportional zur Vergréerung der VOI vergrofern und so der
gemessene CBF gleich bleiben. Im Phantom gibt es innerhalb einer VOI demnach einen
Gradienten von zentral nach peripher mit schwicher werdendem Fluss. Die korrekte Art,
dem Fluss und dem Gradienten gerecht zu werden, das heif3t letzteren zu eliminieren wére,
den Fluss pro Kreiswinkel mal Schichtdicke anzugeben, also in ml/(°*cm?). Analog
entspricht das CBV in dem Phantom dem Sektorvolumen, das nicht durch POM-Kugeln
okkludiert ist (ml/100ml).

Andererseits ist wie oben ausgefiihrt der gemessene Fluss nicht gegen den wahren Fluss
validiert und es ist keine Anpassung des mathematischen Modells oder Konversion
durchgefiihrt worden, so dass die Einheiten, die die Auswertesoftware liefert, als ,,virtuelle
Zwischeneinheiten (CBF, und CBV,) aufgefasst werden miissen und eine Konversion
erfolgen kann.

Anhand des o.g. Beispiels 600 ml/min Fluss durch das gesamte Phantom (360°, 4 cm
Dicke; CBV 25%) und eines gemessenen CBF, von 250 ml/(100ml*s) und CBV, von 100
ml/100m!l sind die berechneten Konversionsfaktoren 1.667-10°ml/(°*cm* CBF,) und
2.6%107/ CBV,. Dies gilt nur bei Messung mit exakt der gleichen ROL

Hier muss in zukiinftigen Studien noch weiter geforscht werden.
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4.3 EinflussgréBen

4.3.1 Zweck der Identifizierung der EinflussgréRen

Nach der Etablierung des Phantoms war es das néchste Ziel dieser und weiterer laufender
Studien, die Vergleichbarkeit von unterschiedlichen Perfusionsmessungen herzustellen.
Dafiir ist es essenziell, die Einflussgrof3en der Perfusionsmessung zu kennen.

Wir haben die Einflussgroen in durch den Untersucher verdnderbare und nicht
verdnderbare Parameter aufgesplittet. Die verdnderbaren Parameter konnen auf
unterschiedlichen Ebenen der Perfusionsbestimmung liegen: Boluskonfiguration
(Kontrastmittelvolumen [ml], Injektionsgeschwindigkeit [ml/sec]), Gerdteparameter
(Rohrenstrom  [mAs], Rohrenspannung [kV], Kollimation [mm]), primére
Datenverarbeitung (Rekonstruktionskernel, Schichtdicke [mm]), sekundire
Datenverarbeitung (mathematisches Modell). Mit der Kenntnis, ob und wie die
verdnderbaren Parameter die Perfusionsmessung beeinflussen, konnen die optimalen
Versuchsbedingungen (im Phantom), und die optimalen Untersuchungsparameter (in vivo
Perfusionsmessung) festgelegt werden. In zukiinftigen Studien mit mehr Wiederholungen
und Variation von mehr als einem Parametern (z.B. gleichzeitige Variation von CBF und
Injektionsrate) konnen Umrechnungsfaktoren bei Veridnderung eines
Untersuchungsparameter bestimmt werden, z.B. wenn die Injektionsgeschwindigkeit
wegen eines unglinstigen vendsen Zugangs reduziert wurde. Um welchen Faktor muss nun
das CBF und CBYV folglich korrigiert werden?

Da uns die nicht verdnderbaren Parameter unbekannt und auch nicht einzeln eruierbar sind,
haben wir sie wie eine ,,Black-Box* behandelt. Sie bestehen mutmallich hauptsédchlich aus
uns nicht bekannten Eigenschaften der einzelnen Computertomografen gekoppelt mit
intrinsichen Annahmen und Einstellungen der Auswertesoftware (mathematisches Modell).
Bei dem Vergleich der Perfusionsmessung mit verschiedenen im Phantom voreingestellten
Flussraten konnten wir an unterschiedlichen CT-Scannern (Siemens Somatom Volume
Zoom®© / Siemens Somatom Sensation 64©) einen Unterschied der Messwerte feststellen

und mit der linearen Regression Umrechnungsfaktoren bestimmen (Kap. 4.5.2).
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4.4 Einfluss der Boluskonfiguration

Wihrend das verwendete Kontrastmittelvolumen keinen signifikanten Einfluss auf die
gemessenen CBF- und CBV-Werte und die Injektionsgeschwindigkeit keinen signifikanten
Einfluss auf die ermittelte CBF hatten, resultierte eine erhohte Injektionsgeschwindigkeit

in etwas erniedrigten CBV-Werten.

[c.(mdr
CBY =% ———

[c,@dr

Formel 1: Berechnung des CBV [42]

Das CBV berechnet sich (Formel 1) als Quotient aus den Fldchen unter der Dichte/Zeit-
Kurve im Hirnparenchym (Cigs; kurz: Parenchymkurve) und der Dichte/Zeit-Kurve im

arteriellen Zufluss (C,; engl: Arterial Input Function; kurz: AIF) (Abbildung 20) [42].

Je schneller die Injektionsgeschwindigkeit des Kontrastmittels, desto steiler wird der
Anstieg der Dichte/Zeit-Kurven, insbesondere der AIF. In unserem Phantom hat hier — in
der inneren Kammer, in der die AIF abgeleitet wird (Abbildung 7 und Abbildung 21) -
noch deutlich weniger Vermischung des Kontrastmittelbolus mit dem Wasser
stattgefunden, und damit ist der Bolus noch am schérfsten abgrenzbar und die AIF hat den
stiarksten Anstieg. Der steile Anstieg flihrt zwangslaufig zu Problemen beim ,,Sampeln‘ der
Messwerte — die Samplerate entspricht der Bildaquisitionsrate von 1 / sec. Analysen der
Dichte/Zeitkurven haben ergeben, dass die AIF bei hohen Injektionsraten (7 ml/s) einen
vorzeitigen, schwachen Anstieg aufweist (Pfeil in Abbildung 20A). Dieser geht mit einer
Knickbildung in den steilen Anstieg tiber. Die AIF zeigt diese Knickbildung mit
verfrithtem Anstieg bei 5 ml/s und 3 ml/s nicht (Abbildung 20B). Dieser Fehler ist am
ehesten auf die bei 1 / sec beschrinkte Samplerate zuriickzufiihren, die zusammen mit

Glattungsalgorithmen zu dieser Form der AIF bei 7 ml/sec fiihrt.
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Abbildung 20: Arterielle Inputfunktion und Flache unter der Kurve gemessen im Zentrum
des Phantoms (siche Abbildung 7, Abbildung 21). A) bei KM-Injektion mit
7 ml/s und B) bei 5 ml/s. Pfeil in A: Verfriihter flacher Anstieg der AIF.

Eine zweite Erkldrung fiir den verfriihten Anstieg der AIF konnten Aufhértungsartefakte
bei plotzlichem Erscheinen des hochkonzentrierten Kontrastmittels in der inneren Kammer

des Modells sein (Abbildung 21).

Abbildung 21: Aufhirtungsartefakte am Rand der inneren Kammer (Pfeil in B) bei

initialem Einstromen des Kontrastmittels. Phantom nur mit Wasser gefiillt.

ROI fiir AIF (* in A)
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Aus Abbildung 20 und Formel 1 wird deutlich, dass sich das Integral unter AIF vergrofert

und, da es im Nenner des Quotienten steht, zu einer Reduktion des CBV fiihrt.

Eine exakte Bestimmung des CBV ist insbesondere fiir die Berechnung der MTT (Mean
Transit Time) nach Formel 2 notig. Wihrend im klinischen Alltag relevante Riickschliisse
aus Verdnderungen des CBV bisher hauptsachlich auf qualitativen Bewertungen des CBV
beruhen, sind bestimmte Pathologien, die mit der MTT erkannt werden, an klare
Grenzwerte gebunden, z.B. Erkennung eines relevanten Vasospasmus oder Bestimmung

der cerebralen Reservekapazitit [5, 18, 19, 43]

MTT=@

CBF

Formel 2: Berechnung der MTT (Mean Transit Time) aus CBF und CBV [42]

Die Perfusionsuntersuchungen an dem Phantom sollten mit einer Injektions-
geschwindigkeit von 5 ml/s oder weniger durchgefiihrt werden, um verlédssliche Werte zu
erreichen. Die Kontrastmittelmenge spielt hingegen keine Rolle und kann in dem gepriiften

Bereich zwischen 1 ml und 3 ml variiert werden (Tabelle 3).

Aus diesen Ergebnissen leiten wir ab, dass moglichst immer die bewéhrte und optimale
Injektionsrate beibehalten wird (in unserem Institut sind es 5 ml/sec), insbesondere wenn

die Bestimmung der MTT oder eine exakte Ermittlung des CBV gefordert ist.
4.5 Einfluss der CT-Gerédteparameter

4.5.1 Beeinflussbare oder einstellbare Parameter

Wiéhrend die CBF- und CBV-Werte nicht von den Veridnderungen des Rohrenstroms
beeinflusst wurden, reduzierten sich sowohl CBF als auch CBV etwas mit zunehmender

Rohrenspannung. Die Analyse der Perfusionsrohdaten zeigte mit zunehmender
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Rohrenspannung eine Reduktion der Amplitude der Dichte/Zeit-Kurven. Dieses Phdnomen
ist aus der konventionellen Radiografie, aber auch der Computertomografie bekannt. Eine
hohere Rohrenspannung (kV) fiihrt zu einer Erniedrigung des Bildkontrastes [44, 45]. Der
genaue Vergleich der Dichte/Zeit-Kurven im Parenchym (Parenchymkurve) und im
arteriellen Zufluss (AIF) zeigt, dass die Absenkung der Amplitude der Parenchymkurve
betonter ist, als die Absenkung der AIF. Nach Formel 1 fiihrt das zur Berechnung
erniedrigter CBV-Werte.

Es existieren zwei Erkldarungsanséitze fiir die erniedrigten CBF-Werte. Erstens, das
Konvolutionsintegral im Nenner der Formel 3, auf dem der SVD-Algorithmus aufbaut,
reduziert sich mit Reduktion der AIF-Amplitude, die sich, wie oben erwédhnt bei
zunehmender Rohrenspannung verringert. Allerdings wird das wiederum durch die

Verringerung der Amplitude der Parenchymkurve (Ciss) ausgeglichen.

CBF =— Ctis.v(t)
[c, @Rt -vdr

Formel 3: CBF. Dekonvolutionsmethode [10]

Zweitens kann aus dem Maximum der Residualfunktion das CBF abgeleitet werden,
genauer das Maximum der Residualfunktion R(t) mal CBV (Formel 4 und [42]). Durch das
Bildrauschen oszilliert die Residualfunktion gewohnlich, was die Bestimmung des
Maximums erschwert. Hierzu werden Rauschreduktions- und Gléttungsalgorithmen
verwendet. Da das Erhohen der Rohrenspannung ebenfalls zu einer Reduktion des
Rauschens, also der Oszillation fiihrt, wird das Maximum der Residualfunktion zu niedrig
berechnet. Dieser Effekt ist auch bei Verstirkung der Glittung durch die
Perfusionssoftware zu reproduzieren. Verstirkt wird dieser Effekt zusétzlich durch das als

Faktor in die CBF-Berechnung eingehende ebenfalls erniedrigte CBV (Formel 4).

CBF = Max,,,(CBV * R(t))
Formel 4: Annéherung an das CBF Berechnung nach erfolgter Dekonvolution [42]
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An evaluierbaren Faktoren mogen Schichtdicke, Rekonstruktionskerne und Rotationszeit
eine geringe Rolle spielen. Die Schichtdicke betrug in beiden Siemens-
Computertomographen 1 cm (8 mm Toshiba). Die Rotationszeit und damit das

Sampleintervall waren in beiden Scannern ebenfalls gleich.

Daraus ergibt sich, dass der Rohrenstrom in dem untersuchten Intervall ohne Bedenken
reduziert werden kann und damit in einem bestimmten Rahmen die Strahlenexposition
reduziert. Die Rohrenspannung kann nicht ohne Bedenken verdndert werden. Da in den
Standardprotokollen die geringste im Gerdt einstellbare kV-Zahl (80 kV bei
Siemensgeriten) verwendet wird, kann hieraus keine weitere Expositionsreduktion
abgeleitet werden. Ein Anheben der Rohrenspannung, fithrt nicht nur zu einer erhéhten

Exposition, sondern auch zu niedrigeren CBF- und CBV-Werten.

Fir die Perfusionsmessungen im Phantom und am Menschen bedeutet es, dass die
Rohrenspannung, und am besten auch der Roéhrenstrom nicht ohne weitere Versuche und
einer genauen Beschreibung der Zusammenhédnge verdndert werden sollte. Hier sind

weitere Versuche geplant.

4.5.2 Fixe, intrinsische Einfliisse des Geratetyps

Die ausgepridgten Unterschiede im gemessenen CBV zwischen den Siemens
Computertomographen und dem Toshiba CT sind am echesten auf die stark
unterschiedliche Rohrenspannung zuriickzufithren. Diese war im Toshiba CT
unverdnderbar bei 120 kV und bei Siemens als Standard bei 80 kV. Dies erklirt zum Teil
auch die unterschiedlichen CBF-Werte. Die CBV-Werte der beiden Siemens CTs waren
nicht signifikant unterschiedlich. Trotz gleicher Rohrenspannung wurden minimal, aber
signifikant niedrigere CBF-Werte mit dem Somatom Sensation 64© gemessen, die auf
intrinsische Faktoren der einzelnen Computertomographen zuriickzufiihren sind.

Die Flussreihen (Variierung der Flussgeschwindigkeit im Phantom), die an beiden
Siemens-Scannern durchgefiihrt wurden, stehen fiir Messungen unterschiedlicher CBF-
Werte, also dem eigentlichen Sinn der Perfusionsmessung. Wir konnten zeigen, das die

gemessenen CBF-Werte an beiden Siemens-Scannern zwar signifikant unterschiedlich
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sind, aber wir konnten den Zusammenhang identifizieren. Es besteht ein positiver linearer
Zusammenhang und mit Hilfe der linearen Regression konnte mit hoher Signifikanz eine

Umrechnungsformel zwischen den beiden Geriten ermittelt werden.

CBFSensation 64 = 0,878 * CBFVolume Zoom + 13,132

Formel 5: Umrechnung der am Siemens Volume Zoom© ermittelten CBF-Werte in am

Siemens Sensation 64© zu erwartende CBF-Werte

Auf der Suche nach vergleichbaren Perfusionsparametern miissen noch weitere Gerdte mit
gleichen Bedingungen untersucht werden. Eine Wiederholung der Messreihen am Toshiba-
CT mit gleichen Parametern wie an den Siemens-CTs sollte angestrebt werden.
Insbesondere sollten die Untersuchungsbedingungen von unterschiedlichen Herstellern
normiert werden, um sich dem Ziel von vergleichbaren absoluten Perfusionswerten

anzunihern.

Eine exakte Ubertragbarkeit dieser Phantomessungen mit ihren Einheiten auf den
Menschen muss noch untersucht werden. Wenn das der Fall wire, konnte diese Formel fiir
verschiedenste Gerite ermittelt werden und dann im klinischen Alltag oder wichtiger noch
in Studien zur Anwendung kommen. Vorausgesetzt die Untersuchungsbedingungen wéren

gleich gewesen.
4.6 Einfluss der primdren Nachverarbeitung

4.6.1 Einfluss der primaren Nachverarbeitung (Rekonstruktionskernel)

Dass die Perfusionsparameter eine hohere Streuung bei den hochauflosenden Kerneln
zeigen ist relativ einleuchtend. Es ist bekannt, dass hochauflosende Kernel ein deutlich
hoheres Bildrauschen produzieren [46], und dadurch natiirlich die Messergebnisse einer
hoheren Streuung unterliegen. Die minimal, aber etwas hoheren Mittelwerte des CBF und

CBV bei hochauflosenden Kerneln oder umgekehrt, die niedrigeren Mittelwerte des CBF
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und CBV bei glittenden, niedrigauflosenden Kerneln sind analog wie bei erhohter

Rohrenspannung tiber das geringere Bildrauschen zu erkléren.

Als nicht valide zur Bestimmung der Perfusionsparameter stufen wir die Effekte bei den
Kerneln H50 und H60 ein. Zwischen den Kerneln H20 bis H40 gibt es keine relevanten
Unterschiede. Empfehlenswert fiir weitere Experimente und die Messung beim Menschen
ist der Kernel H20, da er aufgrund des geringsten Bildrauschens auch die kleinste Streuung
der Perfusionsparameter aufweist. Damit ist bei Verwendung dieses Kernels die Prizision
(als Giitekriterium eines Messinstrumentes) am hochsten. Da es sich hier um eine Option
bei der Nachverarbeitung handelt, ergibt sich hieraus keine Verdanderung des Protokolls die

den Probanden betreffen, wie Strahlenexposition oder Kontrastmittelmenge.

4.6.2 Einfluss der sekundaren Nachverarbeitung (mathematisches
Modell)

Es ist bemerkenswert, dass die Mittelwerte der CBF- und CBV-Bestimmung mit SVD und
dem Maximum Slope Model sich fast um das Zweifache unterscheiden. Das mag an
generellen Problemen der Messung des CBF mit der CT liegen. Der Rausch-Kontrast-
Abstand ist bei der Perfusionsmessung sehr gering. Dadurch ist eine prézise Messung der
Dichte/Zeit-Kurven sehr erschwert. Mit unseren Experimenten konnten wir beweisen, dass
auch die Berechnung auf ein und demselben Datensatz zu unterschiedlichen Ergebnissen
fithrt, und damit die Kalibrierung der Modelle unterschiedlich ist. Aus unseren Studien
schlieBen wir, dass eine Kalibrierung, wie Ostergaard [9] bereits empfohlen hat, angestrebt
werden sollte. Im Gegensatz zu Ostergaards Vorschlag, der sich auf den SVD-Algorithmus
bezog, innerhalb eines Individuums an gesunder weiller Substanz zu eichen, halten wir
eine Kalibrierung der Messsysteme an einem Phantom fiir sinnvoller. Ziel muss es sein,
Perfussionsparameter verschiedener Systeme vergleichbar zu machen. Nur so wiren z.B.
Perfusionsparameter in wissenschaftlichen Artikel, oder Parameter von Patienten, die an
unterschiedlichen Krankenhdusern behandelt und gemessen wurden, vergleichbar.
Grundlage einer Eichung muss sein, dass eine Korrelation zwischen den Werten beider
mathematischen Modelle besteht, was in zukiinftigen Studien gezeigt werden muss.

Des Weiteren ist es bekannt, dass das Maximum Slope Modell verldssliche Werte nur bei

sehr hohen Injektionsraten (beim Menschen ca. 15 ml/sec) liefert [47], und in der Praxis
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eher nur fiir qualitative Auswertungen verwendet wird und zum gréBten Teil von den
Computertomographen-Herstellern zugunsten des SVD-Algorithmus verlassen wird. Ein
weiterer Vorteil besteht darin, dass beim SVD-Algorithmus die Samplingrate von 1/s auf
0,5/s bis 0,25/s gesenkt werden kann[13, 48], was mit dem Maximum Slope Model nicht
moglich ist [49]. Dies kann zur Senkung der Strahlenexposition oder Abdeckung eines
grofleren Bereichs des Gehirns genutzt werden. Dariiber hinaus ist es moglich, mit dem
SVD-Algorithmus die Perfusionsparameter MTT und Tmax zu berechnen, die eine hohere
Genauigkeit und Spezifitit haben und dadurch eine hohere Relevanz in der
Schlaganfallbildgebung als z.B. TTP [12].

Aufgrund dessen und aufgrund unserer Erfahrung im klinischen Alltag und mit dem
Perfusionsphantom sehen wir uns weiter in unserer Entscheidung bestitigt, den SVD-

Algorithmus als Goldstandard fiir die Perfusionsberechnungen zu verwenden.

4.7 Untersuchungen im MRT

Es wurde begonnen, das Phantom auch im MRT zu untersuchen. Das Phantom erfiillt die
wesentlichen Kriterien, um sicher im MRT verwendet zu werden. Es ist aus ausschlief3lich
nichtmagnetischen Teilen gefertigt. Die einzige Komponente, die nicht MRT-tauglich war,
die Sellink-Pumpe, wurde iiber verldngerte Schlduche auBlerhalb des Messraumes
aufgestellt. Das Phantom ist vollstindig wasserdicht, so dass keine Gefahr fiir die
technischen Anlagen besteht.

Da die heute beim Menschen verbreitete Technik der Perfusionsmessung am Gehirn auf
der Suszeptiblilititsmessung mit EPI-Sequenzen basiert [50, 51], das Phantom an sich aber
zu starker Suszeptibilitdt fithrt, musste eine andere Methode zu Einsatz kommen.

Es wurde eine Perfussionsmessung mit schnell aufeinanderfolgenden T1-gewichteten
Bildern, die im Gegensatz zur erst genannten Methode, das passierende Kontrastmittel als
positives Signal darstellt [50, 52]. Da auch die TIw-Gradientenechosequenzen stark
artefaktbehaftet waren, versuchten wir, eine T1w-Spinecho-Sequenz so anzupassen, dass
sie im 1,5 sec Takt wiederholt werden konnte. Allerdings war es dann nur noch moglich,
eine einzelne Schicht, in méBiger Qualitit mit einer gerade ausreichenden Frequenz
aufzunehmen. Allerdings reichte die Qualitdt dieser Messwerte (schlechte SNR,
Abdeckung nur einer Schicht, Samplingrate 0,66/sec) noch nicht aus, um sie weiter zu

verwerten und Perfusionsparameter zu berechnen. Hier muss in zukiinftigen Experimenten
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ein geeignetes Material fiir das Parenchym gefunden werden, das weniger Suszeptibilitéts-
artefakte produziert und damit zuerst eine bessere SNR der Bilder hervorbringt und im
optimalen Fall schnelle Gradientenecho-Sequenzen oder noch schnellere EPI-Sequenzen

(fur die ,,Suszeptibilitatsperfusion‘) zuldsst.
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5 Schlussfolgerung

Im Rahmen dieser Arbeit wurde ein Perfusionsphantom entwickelt, das sich fiir repetitive
Messungen der cerebralen Perfusionsparameter eignet und Variationsanalysen der
einzelnen EinflussgroBen zulédsst. Es ist in der CT sehr gut verwendbar und erfiillt die
Gitekriterien der klassischen Testtheorie: Objektivitit, Validitét, Reliabilitét.

In der MRT ist das Phantom in der aktuellen Form aufgrund der Artefakte, die es
produziert, noch nicht verwendbar. Hier muss in zukiinftigen Experimenten ein geeignetes

Material fiir das Parenchym gefunden werden.

Mit dem Phantom war es moglich, die relevanten EinflussgroBen fiir die Messung der

Perfusionsparameter im CT zu finden und die optimalen Parameter zu ermitteln (siche

Tabelle 3).

Wihrend die Boluskonfiguration (Injektionsrate und Injektionsmenge des Kontrastmittels),
der Rohrenstrom (mAs) und die Auswahl eines glédttenden, kontrastreichen Kernels (H20 -
H40) keinen Einfluss auf die gemessenen und berechneten Absolutwerte der
Perfusionsparameter (CBF und CBV) hatten, fithrten Verdnderungen an Roéhrenspannung
(kV), die Auswahl eines kantenbetonenden, kontrastirmeren Kernels (H50-H60),
Berechnung mit dem Maximum Slope Model anstatt mit dem SVD-Algorithmus und
Messung mit einem CT eines anderen Herstellers mit anderer Rohrenspannung zu
unterschiedlichen  absoluten  Perfusionsparametern. Dies bedeutet, dass die
Untersuchungsparameter im klinischen Alltag vereinheitlicht werden miissen, wenn sie
vergleichbar sein sollen. Insbesondere muss die Rohrenspannung (z.B. bei 80 kV) fixiert
werden, der H20 Kernel benutzt werden, und die mathematischen Modelle miissen auf die

gleichen Normwerte, am besten an einem Phantom, kalibriert werden.

Eine Formel zur Umrechnung der am Siemens Volume Zoom© ermittelten CBF-Werte in
am Siemens Sensation 64© zu erwartende CBF-Werte wurde entwickelt (CBFsensation 64 =
0,878 * CBFvolume zoom T 13,132) und ich bin zuversichtlich, dass fiir andere Gerdte und
andere Untersuchungsbedingungen (z.B. andere Injektionsrate des Kontrastmittels)
ebensolche Formeln entwickelt werden konnen. Damit wurde der Grundstein gelegt, die

Absolutwerte der Perfusionsparameter vergleichbar zu machen.
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Parameter Einheit | Standardwert Beste Werte
Rohrenstrom mAs 80 (Siemens) 80

120 (Toshiba)
Rohrenspannung kV 150 (Siemens) | 120

70 (Toshiba)
Rekonstruktionskernel H30 H20
Flussrate der Rollerpumpe | ml/min | 400 400
Kontrastmittelmenge ml 2 1-3
Injektionsgeschwindigkeit | ml/s 5 2-5
des Kontrastmittels

Tabelle 3: Optimale / Beste im Experiment ermittelte Parameter zur Perfusionsmessung

am Phantom.

5.1 Aussichten

In Zukunft miissen noch fiir die Verdnderung der Untersuchungsparameter weitere
Umrechnungsvorschriften bestimmt werden (z.B. Injektionsgeschwindigkeit wurde wegen
eines ungiinstigen vendsen Zugangs reduziert. Um welchen Faktor muss das CBF und
CBV korrigiert werden? Dazu sind wiederholte Messungen mit hoherer Anzahl der
Variation der einstellbaren Untersuchungsparameter und Pumpenfluss notig.

Analoge Untersuchungen zu den anderen Perfusionsparametern wie MTT, Tmax wiirden
die Arbeit abrunden.

Um vor allem die Umrechnung zwischen verschiedensten Computertomographen zu
ermoglichen, miissen ausgedehnte Studien an moglichst vielen Computertomographen
folgen. Anstatt dann mit einer grolen Menge an Umrechnungsformeln zu arbeiten, wire es
das sinnvollste, Messsysteme auf einen Standard zu kalibrieren.

Fiir das CT wurde gezeigt, dass das Perfusionsphantom bestimmungsgerecht funktioniert.
Ein weiteres Zukunftsziel ist es, das Phantom fiir das MRT anzupassen und dort analoge
Experimente durchzufiihren, vielleicht sogar die MRT-Perfusion auf die CT-Perfusion zu

kalibrieren (oder umgekehrt).
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6 Zusammenfassung

Die Validitdt der gemessenen Absolutwerte von Perfusionsparametern wurde nie
unmittelbar iiberpriift. Die in der Literatur von unterschiedlichen Arbeitsgruppen
veroffentlichten absoluten Normwerte fiir Perfusionsparameter sind sehr unterschiedlich,
was dazu fiihrt, dass Studien und klinische Ergebnisse nicht unmittelbar vergleichbar sind.
In der vorliegenden Arbeit wurde ein Phantom entwickelt, welches die cerebrale
Durchblutung simuliert und sich fiir repetitive Messungen der cerebralen
Perfusionsparameter mit konstanten Perfusionbedingungen unter Variierung der
Messparameter im CT eignet.

Die Objektivitit, Validitdt und Reliabilitdt des Phantoms und des Messsystems konnte
nachgewiesen werden.

Mit dem Phantom war es moglich, die relevanten EinflussgroBen auf die quantitative
cerebrale Perfusionsmessung im CT zu finden und die optimalen Untersuchungsparameter
Zu ermitteln:

Wihrend die Boluskonfiguration (Injektionsrate und Injektionsmenge des Kontrastmittels),
der Rohrenstrom (mAs) und die Auswahl eines glédttenden, kontrastreichen Kernels (H20 -
H40) keinen Einfluss auf die gemessenen und berechneten Absolutwerte der
Perfusionsparameter (CBF und CBV) hatten, fithrten Verdnderungen an Réhrenspannung
(kV), die Auswahl eines kantenbetonenden, kontrastirmeren Kernels (H50-H60),
Berechnung mit dem Maximum Slope Model anstatt mit dem SVD-Algorithmus und
Messung mit einem CT eines anderen Herstellers mit anderer Rohrenspannung zu
unterschiedlichen absoluten Perfusionsparametern.

SchlieBlich wurde eine Formel zur Umrechnung der CBF-Werte zwischen zwei Siemens-
CTs entwickelt (CBFsensation 64 = 0,878 * CBFvyolume zoom + 13,132).

Damit wurde der Grundstein gelegt, fiir andere Gerdte und unterschiedliche
Untersuchungsbedingungen (z.B. KM-Injektionsrate) ebensolche Formeln zu entwickeln,

die dann die absoluten Perfusionsparameter vergleichbar machen.
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7 Abkiirzungen

CT Computertomografie / Computertomograf

MRT Magnet Resonanz Tomografie / Tomograf

CTP CT-Perfusion

SAB Subarachnoidalblutung

AVM Arterio-Venose-Malformation

HE Hounsfield-Einheiten [29]

CBF Cerbraler Blutfluss, Cerebral Blood Flow

CBV Cerebrales Blutvolumen, Cerebral Blood Volume
MTT Mittlere Transit Zeit, Mean Transit Time

TTP Time To Peak, (siehe Einleitung)

Tmax Zeit bis zum Maximum der Parenchymkurve

FOV Field of View

ROI Region of Intrest

VOI Volume of Intrest

AIF Arterielle Inputfunktion

SVD single value deconvolution

KM Kontrastmittel

SNR Signal to Noise Ratio / Signal zu Rauch Verhéltniss
CNR Contrast to Noise Ratio / Kontrast zu Rauch Verhéltniss
POM Polyoxymethylene

PMMA | Polymethylmethacrylat, Acrylglas

PVC Polyvinylchlorid

DICOM | Digital Imaging and Communications in Medicine
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