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Kapitel 1

Einleitung

Die Schnittbildgebung auf Grundlage der magnetischen Resonanz von Atom-
kernen mit magnetischem Dipolmoment ist eine verhéltnisméflig neue Tech-
nik, deren theoretische Grundlage erst Mitte der 1940er Jahre von Felix
Bloch und Edward Purcell entdeckt wurde. Schon in den 1950er Jahren
fanden diese Erkenntnisse in Form der Magnetresonanzspektroskopie erste
Anwendungen mit medizinischer Relevanz'. Es dauert jedoch bis Anfang der
1970er Jahre bis, mafigeblich durch Peter Mansfield, Techniken entwickelt
wurden, um die medizinische Bildgebung auf Grundlage der Kernspinreso-
nanz zu ermoglichen. Schon Ende der 1970er Jahre entstanden Magnetre-
sonanztomographietechniken, die sich auch heute noch im routineméfligen
klinischen Einsatz befinden, wie die auf einer sehr schnellen Umschaltung der
Magnetfeldgradienten basierende sogenannte Echoplanar-Bildgebung, mit
der Bilderzeugungen von unter einer Sekunde moglich wurden. Anfang der
1980er Jahre wurde von Jiirgen Henning in Freiburg die sehr aufnahme-
zeiteffiziente und gleichzeitig hochsensitive Spin-Echo-Sequenz entwickelt.
Im Jahr 1985 entwickelte die Gruppe um Axel Haase in Gottingen mit der
FLASH-Sequenz (fast low angle shot) ein Schnellbildgebungsverfahren, wel-
ches bei gleichbleibender Bildqualitéit die damals iiblichen Aufnahmedauern
um mehr als eine Grofenordnung verringerte. Diese Technik ermdglichte eine
Vielzahl an vorher nicht denkbaren klinischen Anwendungen, wie Aufnah-
men im Bauchraum, dreidimensionale Aufnahmen der Anatomie, sequenzi-
elle Messungen im dynamischen Gleichgewicht, Gefafidarstellungen (Angio-
graphie) und funktionelle Kartierungen des Gehirns mit hoher Auflésung.
Mit diesem mafigeblichen Durchbruch wurde die diagnostische Magnetreso-
nanztomographie (MRT) als tomografisches Verfahren insbesondere in der
Onkologie etabliert?. Im Vergleich zu anderen Verfahren wie der Computer-
tomographie (CT), Ultraschall (US) und der Positronenemissionstomogra-
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phie (PET) kann die MRT die Tumormorphologie insbesondere in Weichteil-
gewebe durch die Abgrenzung pathologischer Bereiche zu benachbarten ge-
sunden Gewebestrukturen minimalinvasiv und hochaufgelést beschreiben.?

Seit Egas Moniz Ende der 1920er Jahre eine Technik zur zerebralen An-
giographie unter Verwendung von strahlenundurchléssigen Kontrastmitteln
kombiniert mit konventioneller Radiologie beschrieb, sind Radiologen an der
Bildgebung und bildgebungsbasierten Messung der Gewebedurchblutung in-
teressiert. Vor der Entwicklung entsprechender MRT-Techniken wurden jod-
haltige Kontrastmittel routineméflig zur kontrastmittelverstirkten CT an-
gewendet. Dies ermoglichte eine prézisere Differentialdiagnose von Tumor-
gewebe auf Grundlage von zusétzlichen funktionellen Informationen. Die
Magnetresonanztomographie hat im Vergleich zu anderen etablierten Ver-
fahren wie CT und PET viele Vorteile, wie die grole Auswahl an verschie-
denen Kontrastmitteln, mit unterschiedlichen physikalischen, chemischen
und pharmakokinetischen Eigenschaften, das breite Spektrum an verschie-
denen Sequenzen und deren Einstellungsmoglichkeiten und nicht zuletzt als
minimal invasives Bildgebungsverfahren die Freiheit von Strahlungsbelas-
tung bei gleichzeitig exzellentem Weichteilkontrast. Seit Beginn der 1990er
Jahre wurden insbesondere fiir die Onkologie auf Grundlage ultraschnel-
ler MRT-Techniken sequenzielle Aufnahmen der Verteilung gadoliniumba-
sierter Kontrastmittel im menschlichen Gewebe ermdoglicht. Die dynamisch-
kontrastmittelverstirkte Magnetresonanztomographie (DCE-MRT) ist auf-
grund dieser iiberlegenen funktionellen Bildgebungsmoglichkeiten seit vielen
Jahren eine etablierte Technik fiir die onkologische Diagnose, Uberwachung
und Nachkontrolle solider Tumoren.

Pathophysiologische Verdnderungen der Mikrovaskulatur resultieren in
zeit-rdumlichen Variationen der kontrastmittelinduzierten Kontrastverstérk-
ungsdynamik, die wertvolle Informationen fiir die Tumorbewertungen lie-
fern. Mit Analysemethoden der DCE-MRT wird darauf abgezielt, die biolo-
gisch relevanten Informationen aus den sequenziell aufgenommenen, dyna-
mischen MRT-Signaldnderungen in Verbindung zu setzen mit den zugrunde-
liegenden physiologischen Zustdnden und Prozessen im Gewebe. Die dyna-
mischen Aufnahmen von Kontrastmittelanreicherungsmustern werden iiber
die Gewebeblutperfusion hinaus noch von einer Vielzahl anderer mikroa-
natomischer Faktoren beeinflusst, wie beispielsweise der Gefdafidichte, dem
Blutvolumen, der Endothelwanddurchlissigkeit (Permeablitiit), dem Inters-
titialvolumen und der Blutplasmatransitzeitheterogenitéit. Von den vielen
verschiedenen vorgeschlagenen quantitativen und semi-quantitativen Metho-
den zur Informationsgewinnung aus DCE-MRT-Gewebekontrastzeitkurven
hat sich insbesondere der von Kety in den 1950er Jahren fiir Inertgas ent-



wickelte® und von Tofts® erstmals in den 1990er Jahren fiir die DCE-MRT
vorgeschlagene Ansatz auf der Grundlage pharmakokinetischer Modellierung
durchgesetzt. Die Analyse dieser Modelle auf Grundlage von Annahmen iiber
die Kontrastmitteldynamik in der Mikrophysiologie fand seither weite Ver-
breitung in der Untersuchung der Tumorangiogenese. *

Wihrend der weltweiten Etablierung der semi-quantitativen ToftsModelle
als Standard der pharmakokinetischen Gewebeanalyse hat die Weiterent-
wicklung der Scannerhardware und verbesserte Bildakquisitionstechniken zu
einer verbesserten Bildqualitit und erhdhten zeitlichen Auflésung der Bild-
sequenzen gefithrt. Dies hat einerseits Einschriankungen der bisherigen Mo-
delle aufgezeigt, wie beispielsweise das Messen lediglich einer einzelnen Volu-
mentransferkonstante, die den konvektiven Transportprozess der Blutperfu-
sion mit diffusiven Transportprozessen wie der Endothelwandpermeabilitéit
kombiniert zusammenfasst. Andererseits eroffnete sich die Moglichkeit zur
Untersuchung und Etablierung neuerer Modelle, die physikalisch sinnvolle
Groflen quantifizieren kénnen und somit erstmals eine zuverlassige, voxel-
weise individualisierte, rdumlich heterogene Bestrahlungsplanung ermdogli-
chen. "8

Die Zielsetzung der vorliegenden Arbeit ist es, die Tauglichkeit verschie-
dener quantitativer pharmakokinetischer Modelle der DCE-MRT mit Hilfe
von in-vivo-Experimenten in der Skelettmuskulatur von Hausschweinen zu
evaluieren und diese Modelle insbesondere hinsichtlich ihrer Blutperfusions-
ergebnisse anhand biologischer DCE-MRT-Messreihen in einem klinisch rea-
listischen Rahmen zu validieren. Es ist von besonderem Interesse, die quan-
titative MRT auf Grundlage pharmakokinetischer Modelle zu etablieren, um
eine individualisierte Gewebebewertung und eine bedarfsgerechtere Thera-
pie zu ermdoglichen. Die Validierung von DCE-MRT-Perfusionsmessungen
in der Skelettmuskulatur stellt jedoch im Vergleich zu Messungen in hoch-
perfundierten Organen wie Herz, Gehirn und Nieren aufgrund der geringen
Ruhedurchblutung der Skelettmuskulatur und des damit einhergehenden ge-
ringen Signal-zu-Rausch-Verhéltnisses eine besondere technische Herausfor-
derung dar. Die Darstellung einer groflen Bandbreite an Perfusionszusténden
ist von besonderem Interesse, da in aggressiven soliden Tumoren niedrig
perfundierte und somit sauerstoffunterversorgte (hypoxische) Bereiche di-
rekt neben hochvaskularisierten und hochperfundierten Gewebegebieten lie-
gen. Die grofien Blutflussrekrutierungsreserven der Skelettmuskulatur und
ihre heterogene Ansprechcharakteristik auf die arterielle Administration von
gefaflerweiternden Substanzen wie Adenosin ermdoglichen die Nachahmung
dieser durch Durchblutungsheterogenitéit gekennzeichneten mikrovaskulédren
Zusténde solider Tumoren. Die funktionelle und quantitative MRT kann
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iiber ihren klinischen Nutzen hinaus aufgrund ihrer minimalen Invasivitét
und ihrer grofien Auswahl an Techniken, Sequenzeinstellungen und Kon-
trastmitteln auch in der Grundlagenforschung Klarheit schaffen iiber der-
zeit noch umstrittene physiologische Gegebenheiten, wie beispielsweise der
genauen Architektur der Mikrovaskulatur, sowohl in gesundem als auch im
pathologischem Gewebe ™,



Kapitel 2

Physiologische Grundlagen

2.1 Mikrovaskulatur und Mikrozirkulation

Der Hauptzweck des Herz-Kreislauf-Systems ist es, Sauerstoff und andere
Néihrstoffe zu Zellen des Korpers hin und Kohlendioxid und andere Abfall-
stoffe von diesen weg zu transportieren. Die Mikrozirkulation ist der Trans-
port von Blut in den kleinsten Blutgeféifien. Sie findet in den im Organgewebe
eingebetteten Blutgefifien (Vaskulatur) statt. Die Gefifle der Mikrovaskula-
tur im Skelettmuskelgewebe sind die terminalen Arteriolen, Metarteriolen,
die kontinuierlichen Blutkapillaren (in dieser Arbeit durchgehend als Ka-
pillaren bezeichnet), arterioventsen Anastomosen (AVAs) und Venolen. Der
konvektive Transport des Blutes in diesen mikrovaskuldren Gefdaflen, defi-
niert als die Volumenstromstéirke (mL/min) des Blutflusses pro Gewebeein-
heitsvolumen (oder Masse), wird als Perfusion (oder spezifische Durchblu-
tung) bezeichnet. Eines der entscheidendsten Prinzipien des Blutkreislaufes
ist die Féhigkeit jeden Gewebes, seine individuelle lokale Blutperfusion pro-
portional angepasst an seine aktuellen metabolischen Bediirfnisse zu steu-
erp. 10-12

Das Mikrogeféafsystem der Skelettmuskulatur ist ein wohlstrukturier-
tes Netzwerk, in dem Arteriolen in Metarteriolen und diese in Kapillaren
iibergehen (siche Abb. 1)1%13. Arteriolen sind kleine Arterien mit einem In-
nendurchmesser (Lumen) von weniger als 100 pum. Sie sind ein wesentlicher
Bestandteil der Durchblutungsregulation und des Blutdrucks und kénnen
durch Verengung und Erweiterung die durchflieBende Blutmenge regulieren.
Ihr GefédBwandaufbau besteht wie der von Arterien aus vier Bereichen: der
aulen liegenden Tunica adventitia/externa, Tunica media, Tunica intima
(bestehend aus Membrana elastica interna, subendotheliale Bindegewebs-
schicht und dem Endothel) und dem Geféllumen. Die glatte Muskulatur
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der Tunica media ist in der Lage, die Arteriolen zu kontrahieren. Ihr Zusam-
menziehen fithrt dazu, dass das anschliefende Kapillarbett weniger von Blut
durchstromt wird, wodurch gering beanspruchtes Gewebe weniger durchblu-
tet wird. Der Reibungswiderstand des Blutes nimmt in den Arteriolen stark
zu und die Flie3geschwindigkeit und der Blutdruck nehmen in den Arterio-
len auf dem Weg zum Kapillarbett stark ab. Die Anzahl an durchgehenden
Lagen glatter Muskelzellen wird als Definitionskriterium zur Unterscheidung
zwischen Arterien und Arteriolen verwendet. Wobei, je nach Autor, arterielle
Gefifle mit nur einer bis drei Lagen zu den Arteriolen gezéhlt werden 417,

Die Metarteriolen dienen als Hauptdurchgangskanile durch das Gewe-
be und bleiben auch unter Ruhebedingungen offen. Im Bereich des vendsen
Ausgangs des Kapillarbetts gehen sie in Sammelvenolen iiber. Metarteriolen
sind Gefafltypen, die strukturelle Charakteristiken sowohl von Kapillaren als
auch von Arteriolen erfiillen. Sie sind etwas grofler als Kapillaren und die
Tunica media der Metarteriole ist nicht kontinuierlich, sondern formt vor
den Eingéngen zu den Kapillaren Ringe aus glatten Muskeln (Sphinkter).
Jede Metarteriole entsteht aus den Endarteriolen und teilt sich in 10 bis 100
Kapillaren auf'?. Von den Metarteriolen ausgehend wird den Kapillaren das
vom Herz kommende Blut zugefithrt!'. Die Kapillaren der Skelettmuskula-
tur sind sehr enge, elastische Gefiafle, deren Lumen im Falle der Skelettmus-
kelvaskulatur von etwa 4 bis 10 pm in der GroBenordnung des Durchmessers
der Erythrozyten (rote Blutkoérperchen) liegt, welcher etwa 6 bis 8 ym be-
tragt. Das Lumen ist also gerade grof§ genug, dass die roten Blutzellen sich

durch die elastischen Kapillaren zwingen kénnen (siehe Abb. 3).11:16

2.2 Lokale Blutflussregulation

In der Literatur werden verschiedene Mechanismen zur lokalen Blutfluss-
regulation angegeben. Ein insbesondere fiir Organe wie das Gehirn, Herz
und die Skelettmuskulatur relevanter Mechanismus beruht auf der Wirkung
vasodilatatorischer Substanzen wie Adenosin'’. Umso gréfer die metabo-
lische Rate ist und je weniger Sauerstoff und andere Néhrstoffsubstanzen
zur Verfiigung stehen, desto hoher ist auch die Rate der endogenen Frei-
setzung vasodilatativer Substanzen in den lokal umgebenden Gewebezel-
len'"17. Diese vasodilatativen Substanzen diffundieren durch das Gewebe zu
den préakapilliren Sphinkteren, Metarteriolen und Arteriolen, und verursa-
chen dort eine Weitstellung der Geféfle. Auler Adenosin sind Kohlendioxid,
Adenosin-Phosphatverbindungen, Histamin, Kaliumionen und Wasserstof-
fionen vermutete Vasodilatatoren.

Ein weiterer Mechanismus zur lokalen Blutflussregulation beruht auf der



2.2. LOKALE BLUTFLUSSREGULATION 7
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Abbildung 1. Vercinfachte Darstellung der verschiedenen Zustdinde der Mi-
krovaskulatur. Die variierenden Frequenzen der Kontraktion und Dilatati-
on der arteriolaren Gefifle sind im Sinne einer zeitlichen Mittelung durch
verdnderte Gefdafidurchmesser und die Verdnderung der nutritiven Perfusion
durch die Farbsdttigung der Kapillaren angedeutet. In a) ist der Ruhezustand
des Gefifisystems gezeigt. Abbildung b) stellt den Gefifisystemzustand im
Falle von kontinuierlicher Adenosinadministration oder Hyperthermie dar.
Im Fall ¢) fiihrt Muskelarbeit im beanspruchten Gewebe zu einer hohen Per-
fusion der Kapillaren. d) Hingegen wird im nicht beanspruchten Gewebege-
biet wihrend Muskelarbeit oder wdihrend eines Schocks die Versorgung mit
Nihrstoffen reduziert. Die Farbdarstellung versinnbildlicht die Anderung im
Blutsauerstoffgehalt wihrend des Blutflusses durch die Kapillaren von hoch
(rot) zu gering (blau). 1112

direkten Wirkung von Nahrstoffmangel auf die vaskuldre Muskulatur. Sau-
erstoff und andere Néahrstoffe sind notig, um die vaskulire Kontraktion auf-
recht zu erhalten. Deshalb werden sich beispielsweise bei Abwesenheit einer
adédquaten Sauerstoffversorgung die Blutgefiafie entspannen und somit spon-
tan weit stellen. Da die glatte Muskulatur der Gefifle Sauerstoff benétigt,
um kontrahiert zu bleiben, werden sich die priakapilliren Sphinktere als auch
die Metarteriolen schlieflen, bis die Gewebezellen den {iberschiissigen Sauer-
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Organ Durchblutung Organgewicht

absolute relative spezifische

(HZV-bezogene) | (gewichtsbezogene)

[mL/min] [%] [mL-g™" - min™?] [ke]
Gehirn 780 15 0.56 1.4
Herzmuskulatur 250 5 0.83 0.3
Nieren 1200 23 4.0 0.3
Skelettmuskulatur 900 17 0.03 30.0
Haut 400 8 0.1 4.0
Leber 1500 28 1.0 1.5

Tabelle 2.1. Durchschnittswerte der absoluten, relativen und spezifischen
Durchblutung verschiedener Organe fiir Erwachsene in korperlicher Ruhe
und bei Indifferenztemperatur'®.

stoff konsumiert haben. Wenn der Sauerstoffiiberschuss verbraucht ist und
die Sauerstoffkonzentration sinkt, 6ffnen sich die Muskeln der prikapillaren
Sphinktere und Metarteriolen wieder und der Zyklus beginnt von neuem.
Das Phédnomen des periodisch alle paar Sekunden ein- und aussetzenden
Blutflusses in den Kapillaren wird als Vasomotion bezeichnet. Wenn die
Sauerstoffsverbrauchsrate des Gewebes grofl ist und somit die Sauerstoff-
konzentration unterhalb des Normalniveaus sinkt, erhoht sich die Frequenz
der periodischen Blutflussschiibe. Dadurch fithrt das kapilldre Blut dem Ge-
webe eine erhohte Menge an Sauerstoff und anderen Nihrstoffen zu.!!12
Es wird angenommen, dass beide Mechanismen, die lokale chemische Rege-
lung durch Vasodilatatoren als auch der Néhrstoffmangel, in hypoxischem
Gewebe synergetisch zusammenwirken. !1:12:18,19

In Tabelle 2.1 sind durchschnittliche Werte der Ruhedurchblutung ver-
schiedener Organe im erwachsenen Menschen gezeigt. Im Vergleich zu allen
anderen Organen hat die Skelettmuskulatur bei weitem die geringste spezi-
fische Durchblutung (Perfusion). Die Blutperfusion betrigt unter Ruhebe-
dingungen im Skelettmuskel etwa 3 bis 4 mL/min/100g!!. Sie steigert sich
durch Muskelarbeit jedoch lokal auf das bis zu 25- bis 50-fache, also etwa auf
100 bis 200 mL/min/100g. Die Perfusion des Muskels steigt und f&llt dabei
mit jeder Muskelkontraktion. Wegen der Kompression der Blutgefiafie fallt
die Muskelgewebeperfusion wihrend jeder Kontraktion auf einen vergleichs-
weise geringen Wert ab (siche Abbildung 2). Uber einen lingeren Zeitraum,
in dem sehr viele Muskelkontraktionen erfolgen, steigt das Grundperfusions-
niveau der Muskulatur insgesamt auf ein hohes Vielfaches der Ruheperfusion
und fallt von dort erst iiber einen Zeitraum von mehreren Minuten wieder
auf das Grundniveau ab. 112

Wihrend der durch die starken Kontraktionen verursachten Blutgefif3-
kompressionen wird der Blutfluss in den Gefiaflen beinahe gestoppt, wodurch
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Abbildung 2. Verlauf des Blutflusses bei Arbeit im Wadenmuskel eines
Menschen wdhrend starker rhythmischer Kontraktion. Der Blutfluss ist
wdahrend der Kontraktion viel geringer als zwischen den Kontraktionen. Das
Gesamtniveau des Blutflusses steigt im Vergleich zum Ruheblutflussniveau
imsgesamt aber stark an und fallt erst innerhalb mehrerer Minuten wieder
auf das Ruheniveau ab. 1?7

anschlieend, aufgrund des oben beschriebenen Nahrstoffmangelmechanis-
mus, die Kontraktion erheblich geschwécht wird. Unter Ruhebedingungen
findet in einigen Kapillaren gar kein oder nur wenig Blutfluss statt. Bei bei-
spielsweise strapazitser sportlicher Betédtigung werden alle Kapillaren des
beanspruchten Gewebes rekrutiert. Das Offnen der Ruhekapillaren verrin-
gert die Distanz, welche der Sauerstoff und andere Néhrstoffe von den Ka-
pillaren zu den kontrahierenden Muskelfasern diffundieren miissen und fiihrt
mitunter zu einem zweifachen bis dreifachen Anstieg der kapillaren Ober-
flache, durch welche Sauerstoff und andere Nihrstoffe vom Blut zum Gewebe
permetieren konnen. 12

Die Skelettmuskulatur ist auflerdem mit sympathischen Vasokonstrikti-
onsnerven ausgestattet. In einigen Tieren, jedoch nicht beim Menschen?!
existieren zudem sympathische Vasodilatatornerven. Die sympathischen va-
sokonstriktiven Nervenfasern sondern Noradrenalin an ihren Nervenenden
ab und wenn sie maximal aktiviert sind, kénnen sie den Blutfluss in ruhen-
dem Muskel bis zur Hélfte oder bis zu einem Drittel des Ausgangswertes
senken. Diese Vasokonstriktion spielt eine wichtige Rolle bei Schock und
generell in Situationen, in denen es darauf ankommt, einen normalen arte-
riellen Druck aufrecht zu erhalten (Abb. 1d).!!

Der hohe Anstieg der Skelettmuskelperfusion wahrend sportlicher Be-
anspruchung geschieht mafigeblich durch chemische Effekte, die direkt auf
die Arteriolen wirken und deren Dilatation verursachen (siehe Abb. 1¢) und
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durch eine verringerte adrenerge Aktivitdt des sympathischen Nervensys-
tems 113, Da aktive Muskeln Sauerstoff in kurzer Zeit rapide verbrauchen,
verringern sie dabei gleichzeitig die fiir die Muskelkontraktion notwendi-
ge Sauerstoffkonzentration in der Gewebefliissigkeit. Dies fithrt zur lokalen
arteriolaren Vasodilatation, da die arteriolaren Wénde die Kontraktion in
der Abwesenheit von Sauerstoff nicht aufrechterhalten kénnen. Experimen-
te haben gezeigt, dass grofle Mengen des Vasodilatators Adenosin, welche
direkt in eine Muskelarterie injiziert wurden, keine Blutperfusionsanstieg
im Ausmaf des Anstiegs bei sportlicher Muskelarbeit zur Folge hatten!!.
Studien in Hinterldufen von Hunden zeigten, dass Adenosin nicht verant-
wortlich ist fiir die Gefaflweitstellung und Hoherdurchblutung aufgrund von
Beanspruchung???3. Studien in Katzen deuten lediglich darauf hin, dass die
Aktivierung von Adenosinrezeptoren bis zu 40% der Vasodilatation wihrend
isometrischer Zuckungskonstriktion im Grazilismuskel von Katzen beisteu-
ert23:24

Adenosin wird als pharmakologisches Medikament eingesetzt, um Blut-
flusssteigerungen unter kontrollierten Bedingungen hervorzurufen. Es sol-
len damit die Mechanismen der Hyperdmie, wie sie bei sportlicher Akti-
vitdt oder generell bei Muskelarbeit auftreten, simuliert werden. Heinonen
et al. bestiitigten mit °O-HyO-PET-Messungen bei gleichzeitiger Adenosi-
nadministration in die Femoralarterie von menschlichen Probanden??, dass
Grund zur Annahme besteht, dass diese beiden Ursachen (exogene Adeno-
sinadministration und Muskelarbeit) nicht die gleiche Wirkung hinsichtlich
der skelettmuskuldren Blutflussverteilung hervorrufen. Sequenzielle PET-
Bildgebung mit sauerstoffmarkiertem Wasser misst nur den kapilldren Fluss,
der auch die Muskelzellen erreicht. Mit diesen PET-Messungen der nutriti-
ven kapillaren Blutperfusion und deren Heterogenitit in menschlicher Bein-
muskulatur konnte gezeigt werden, dass die Blutflussheterogenitét bei exoge-
ner Adenosinadministration signifikant hoher war als bei Muskelarbeit und
dass die mit PET gemessenen Blutflusssteigerungen weitaus geringer waren
als bei anderen Studien mit Druckmanschettenisolierung der Wade gemes-
sen wurde?”26. Die Autoren schliefen daraus in Ubereinstimmung mit ande-

2731 dass ein wesentlicher Anteil der Blutflusssteigerungen bei

ren Studien
hoher Adenosininfusion in den nicht-nutritiven arteriovendse Anastomosen
(AVAs) der Muskulatur stattfindet. Die Heterogenitéit im Sinne eines un-
terschiedlichen Rekrutierens nutritiver Kapillaren, wie sie bei Muskelarbeit
auftritt, wird laut den Autoren durch intra-arterielle exogene Adenosingabe
hingegen nicht hervorgerufen.

Die Ergebnisse von Blutflussstudien in menschlicher Beinmuskulatur zeig-

ten, dass die korperliche Betdtigung zu einer Beschrankung der Hypoxie in
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den kontrahierten Muskeln fithrt und Hyperédmie in den beanspruchten Mus-
keln nicht auf die direkte Wirkung endogenen Adenosins zuriickzufiihren
ist. In den nicht kontrahierten Muskelbereichen hingegen ist eine erhohte
Blutflussheterogenitit zu beobachten®2. Ahnliche Beobachtungen konnten in
der Unterschenkelmuskulatur von Sarkompatienten wihrend Hyperthermie
und simultaner DCE-MRT-Messungen gemacht werden. Post-Hyperthermie-
Kontrastanreicherungszeitkurven zeigten einen hoher konzentrierten Kon-
trastmittelbolus in der frithen Phase der Gewebekurve?33. Dieser erhthte
Informationsanteil der Signalcharakteristik deutet ebenfalls auf eine erhchte
Flussheterogenitit im Gewebe als Ergebnis der Hyperthermie hin. Verglei-
chende Messungen mit einer Temperatursonde und Wasser-PET zeigten kei-
ne Ubereinstimmungen mit diesen Blutflussmessmethoden, was die Auto-
ren ebenfalls mit der nicht vorhandenen F#higkeit zur Bestimmung nicht-

nutritiver Perfusion durch O-HyO-PET-Messungen erkliren3?.

2.3 Nicht-nutritive Gewebedurchblutung

Arteriovenose Anastomosen sind eine parallel zum Kapillarbett verlaufende
Kurzschlussverbindung zwischen Arteriolen und Venolen (siehe Abb. 1) 11713,
Sie dienen der Durchblutungsregulation und kénnen getffnet und geschlos-
sen werden. Sie dienen einerseits zur Regelung der bedarfsgerechten Or-
gandurchblutung und andererseits der Temperaturregulierung von Organen
(siehe Abb. 1b). Da das pro Zeiteinheit vom Herzen gepumpte Blutvolumen
nicht ausreichend ist, um bei aufrechterhaltenem Blutdruck alle Kapillar-
bettsysteme des Korpers hochstmoglich zu versorgen, kann durch die lokal-
chemisch durch vasodilatative Substanzen gesteuerte Offnung eines parallel
zu ihm verlaufenden AVAs ein Kapillarbett, welches Gewebezellen mit ge-
genwiirtig geringer Stoffwechselaktivitit versorgt, vom Blutfluss gemieden
und hin zu Geweben mit héherem Nihrstoffbedarf umlaufen werden?3. Ver-
schiedene Studien geben an, dass die Perfusion nicht-nutritiver AVAs in der
Skelettmuskulatur fiir iiber 50% der in ihr stattfindenden Gesamtruheper-
fusion verantwortlich sind 3?36,

Insbesondere die AVAs im subkutanen Gewebe der Haut dienen der
Temperaturregelung durch Wérmeabgabe. Aufgrund des geringen Gefif3-
widerstandes der AVAs erfolgt eine stidrkere Gesamtdurchblutung des be-
troffenen Gewebes, wenn sie gedffnet sind 13, Dadurch kann Wirme vom
Gewebe durch das durchflieBende Blut wirkungsvoll aufgenommen und ab-
transportiert werden (siche Abb. 1b). Bei einer notwendigen Wérmeabgabe
erfolgt ebenfalls eine erhthte Durchblutung des Kapillarbetts. Die tempera-
turregulative Durchblutung der AVAs findet parallel zu dieser Kapillarbett-



12 KAPITEL 2. PHYSIOLOGISCHE GRUNDLAGEN

Filtration Keine Nettobewegung Reabsorption

) | r— 1
Arterieller Eingang ] Mitte der Kapillare Venoser Ausgang
Nettofiltrationsdruck Nettofiltrationsdruck Nettofiltrationsdruck
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Flissigkeiten verlassen die Keine Nettobewegung der Fliissigkeiten treten wieder in
Kapillare, da der hydrosta- Flussigkeiten. Der hydrosta- die Kapillare ein, da der
tische Druck der Kapillare (35 tische Druck der Kapillare (25 hydrostatische  Druck  der
mmHg) groBer ist als der mmHg) ist gleich dem Kapillare (18 mmHg) geringer
kolloidosmotische Druck des kolloidosmotische Druck des ist als der kolloidosmotische
Blutes (25 mmHg). Blutes. Druck des Blutes.

Abbildung 3. Darstellung des Transports der Erythrozyten in einer Ka-
pillare und des kapilliren Austauschs'®. In dieser Abbildung angedeutet ist
auch das Gréfienverhdltnis des Durchmesser der Erythrozyten und der Ka-
pillaren (siehe Seite 25, Pfropfenstrom).

Blutperfusion statt. Beide Gefaflsystemzustinde werden in erster Linie durch
das sympathische Nervensystem gesteuert. Im Falle der Temperaturregelung
werden die AVAs schon bei geringer konstriktorischer Aktivitit des Sympa-
thikus geschlossen?”. Die Verfiigbarkeit von Parallelwegen iiber die AVAs ist
im Vergleich zu der theoretisch ebenfalls denkbaren Hyperperfusion der Ka-
pillarwege zweckméfliger, da durch sie eine Verschiebung des lokalen chemi-
schen Milieus, wie beispielsweise eine Verringerung des COo-Partialdrucks,
verhindert wird.3”

2.4 Extravasation von Nihrstoffen

Der primére Antrieb fiir den Fliissigkeitstransport von den Kapillaren in
den interstitiellen (extravaskuldren-extrazelluldren) Geweberaum ist der ka-
pilldre hydrostatische Druck des Blutes auf die Blutgeféifle. Wenn Fliissigkeit
die Kapillaren verlédsst und sich in das Gewebe bewegt, steigt der hydrostati-
sche Druck im interstitiellen Raum entsprechend an. Der kapilldre hydrosta-
tische Druck am arteriellen Eingang des Kapillarbetts (etwa 35 mmHg) ist
im Allgemeinen wesentlich grofier als der interstitielle hydrostatische Druck
(etwa 3 mmHg), da Lymphgefafie kontinuierlich die iiberschiissige Fliissigkeit
im Interstitium absorbieren. Deshalb fliet Fliissigkeit aus dem arteriellen
Eingang der Kapillaren in die interstitielle Fliissigkeit (Filtration).

Der kapilldre hydrostatische Druck sinkt hin zum vendsen Ausgang des
Kapillarbetts kontinuierlich auf etwa 18 mmHg. Durch osmotischen Druck
gelangt dort Fliissigkeit aus der interstitiellen Fliissigkeit wieder zuriick in
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die Kapillaren (Resorption). Der osmotische Druck ergibt sich als Konzen-
trationsgradient aus vaskulérer und interstitieller Losungskonzentration. Der
kolloidosmotische Druck des Blutplasmas wird hauptséchlich durch Prote-
ine wie Albumin bestimmt und bleibt entlang der gesamten Kapillarlinge
konstant bei etwa 25 mmHg. Die Kapillarwand ist nur durchléssig fiir klein-
molekulare Plasmabestandteile zwischen drei bis sechs Nanometern3®. Was-
serlosliche Substanzen, welche durch die Kapillarwand diffundieren, tun dies
durch den interzelluliren Spalt. Dieser Spalt hat eine Offnung von etwa sechs
bis sieben Nanometern, was etwas weniger ist als der Durchmesser eines Al-
buminmolekiils von acht bis elf Nanometern 39, Die interzellulidren Spalte
machen zwar nur etwa ein Tausendstel der gesamten Kapillarwandoberflache
aus'!, der kleine Durchmesser der Kapillare und die diinne Endothelwand
minimieren jedoch den Diffusionsweg fiir Molekiile vom Kapillarkern zum
direkt anschlieSenden Gewebe auflerhalb des Gefiafles. Der Diffusionsweg ist
in der Tat so kurz, dass die meisten Gase und anorganischen Ionen die
Kapillarwand unterhalb von 2 ms passieren kénnen?3®. Durch die geringe
Durchléssigkeit der kapillaren Endothelwand fiir grofiere Molekiile wird ein
intravasaler Druck erzeugt, der dem hydrostatischen Druck nach extravasal
entgegengesetzt ist. Die Differenz aus hydrostatischem und kolloidosmoti-
schem Druck wird als effektiver Filtrationsdruck bezeichnet und betrégt fiir
den arteriellen Eingang des Kapillarbetts etwa 10 mmHg. In der Mitte des
Kapillarbetts sinkt er auf null, was gleichbedeutend ist mit einem verschwin-
denden Nettoaustausch von Substanzen iiber die Kapillarwand. Am venodsen
Ende des Kapillarbetts sinkt der effektive Filtrationsdruck auf -7 mmHg. Die
vom venosen Blut in den Unterdruckbereichen des Kapillarbetts enthalten-
den Stoffwechselendprodukte werden vom Kapillargefafisystem wieder auf-
genommen, iiber die Venolen abtransportiert und letztlich {iber die Leber,

die Nieren und den Darm ausgeschieden.!!:38

2.5 Tumorpathophysiologie

Die abnormale Entstehung neuer Gefifie (Neoangiogenese) durch Sprieffungs-
prozesse wird durch Wachstumsproteine eingeleitet, die der Tumor selbst
sekretiert, mit dem einzigen Nutzen der Aufrechterhaltung seiner eigenen
Nahrstoffversorgung. Dies fithrt zu einem niedrig strukturierten Zustand
des Vaskularsystems, mit einerseits stark geweiteten, durchlédssigen Mikro-
gefdflen und signifikant gesteigerter nicht-nutritiver arteriovendser Anasto-
mosen ‘043, Das Blutvolumen als prozentualer Anteil des Mikrogefifisystems
am Gesamtgewebe, ist ein entscheidender, mit der DCE-MRT nichtinvasiv
bestimmbarer Gewebeparameter fiir die Gradierung von Tumoren in ver-
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schiedenen Organen 445, Beispielsweise konnte ein Zusammenhang zwischen
Glukoseaufnahme und mikrovaskuldrem Blutvolumen festgestellt werden,
der wiederum Aussagen zulisst iiber den Grad der Tumorangiogenese®.
Auch die Gewebeheterogenitdt von Gehirntumoren kann direkt iiber die
Bestimmung des Blutvolumens ermittelt werden. Dabei wird unter ande-
rem eine hohe Geféafldichte in der Peripherie des Tumors gemessen und eine
wesentlich geringere Dichte in der zentralen Region des Tumors.*” Das mi-
krovaskuldre Blutvolumen ist nicht nur ein essenzieller Biomarker fiir die

48-51 gondern auch in Gewe-

Aktivitdt und Malignitdt von Gehirntumoren
ben niedrig perfundierter Organe wie Skelettmuskulatur und Brust 4052754,

Das interstitielle Volumen ist der Gewebeanteil, der weder zur Vasku-
latur noch zu den Zellen zdhlt. Als nicht vaskuldrer Zellzwischenraum be-
steht es zum Grofiteil aus Bindegewebe und der blutplasmaartigen Intersti-
tialfliissigkeit, iiber die niedermolekulare Kontrastmittelmolekiile aulerhalb
der Vaskulatur durch Diffusionsprozesse transportiert werden®®. Die Tumo-
raggressivitdt und der Grad der Ansprache auf therapeutische Mafinahmen
stehen im Zusammenhang mit dem interstitiellen Gewebeanteil in malignem
Gewebe. Daher ist eine Anderung des interstitiellen Volumens ein wichtiger
prognostischer Faktor und ein Indikator zur Bewertung des Erkrankungs-
prozesses withrend der Behandlung von Krebspatienten®. Ein Anstieg des
interstitiellen Volumen kann auf Mikronekrosen tumorésen Gewebes hindeu-
ten®%°9. Generell zeigen Tumoren ein im Vergleich zum gesunden Gewebe
drei bis fiinfmal grofleres interstitielles Volumen mit hoherem Bindegewebe-
anteil”%Y. Ein erhohtes interstitielles Volumen geht oft mit Tumorhypoxie
einher und reduziert damit die strahlentherapeutische Wirkung. Anderer-
seits wird ein erhohtes interstitielles Volumen auch als Reaktion auf die
Bestrahlungstherapie beobachtet. Dies dient als wichtiger Bewertungsfaktor
in der Nachverfolgung und Uberwachung des TherapieerfolgesS?.

Die Blutgefafinetzwerksysteme in Tumorgewebe haben eine heterogene
Struktur mit krankhaften Gefilfehlbildungen und stark variierenden Blut-
flusswegléingen %2. Um eine effiziente Blutflussverteilung zu erhalten, miissen
im Gefafisystem Mechanismen zur Gefafidurchmesseranpassung integriert
sein, um die Ausformung von funktionellen Gefaflkurzschliissen zu verhin-
dern®2. Bei pathologischem Fluss durch arteriovensse Malformationen (AVM)
werden die Gefile kurzer Blutflusspfade geweitet, so dass der Blutfluss
lingere (nutritive) Pfade umgeht (Abb. 4)6263 Die notwendigen Adap-
tionsmechanismen zur Verhinderung dieses Systemzustandes machen die
Weitergabe von Informationen iiber den metabolischen Gewebezustand an
die vorgeschalteten zufiihrenden GefiBe erforderlich%. Beispielsweise wird
gefierweiterndes Adenosintriphosphat (ATP) von den roten Blutkérperchen
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als Antwort auf einen zu niedrigen Sauerstoffpartialdruck und PH-Wert aus-

geschiittet %4

. Eine beeintrichtigte vaskulidre Kommunikation in tumordsen
Mikrovaskularnetzwerken, die zu funktionellen Gefalkurzschliissen fiihrt, ist
eine Hauptursache fiir dysfunktionale Mikrozirkulation und lokale Hypoxie
in Tumoren 5293, Die Existenz heterogener Perfusion und GefiBpermeabilitit
ist ein Kennzeichen aggressiver, metabolisch unterversorgter Tumoren®. Die
damit einhergehende pathologische Gewebehypoxie ist einer der Griinde wes-
halb selbst eine optimale Radiochemotherapie nicht in der Lage ist, fortge-
schrittene Kopf-Hals-Tumoren unter Kontrolle zu bringen %667,

Messungen des AVM-Flusses in malignen Tumoren zeigten, dass ein An-
teil von mindestens 30% des arteriellen Blutes durch Tumoren passieren
kann, ohne am mikrozirkulatorischen Austauschprozess beteiligt zu sein?. In
mit interarterieller Chemotherapie behandelten Kopf-Hals-Krebs-Patienten
wurde ein AVM-Fluss von 8 bis 43% des Gesamtflusses gemessen, wobei letz-
terer durchgehend die Normalgewebedurchblutung des Kopfes iiberstieg?.
Aggressive Tumoren weisen zudem eine erhthte Gefafidichte bei gleichzei-
tig signifikant erhohten Anteilen hypoxischer Regionen auff®. Die beein-
trachtigte Regulation von Wachstums- und Adaptionsmechanismen in vas-
kuldren Netzwerken von Tumoren ist eine mogliche Erkldrung fiir diesen
scheinbaren Widerspruch.

Die verschiedenen miteinander in Beziehung stehenden adaptiven Riick-
meldemechanismen konstituieren ein selbstregulierendes System, um eine ef-
fiziente Blutverteilung im Normalgewebe zu gewéhrleisten. Es besteht Grund
zur Annahme, dass eine heterogene Gewebeperfusion in Tumoren aus Sto-
rungen dieses Selbstkontrollsystems resultiert. In diesen konzeptuellen Mo-
dellen erhoht Neoangiogenese die Perfusionsheterogenitét in Tumoren durch
die Erhohung des Ungleichgewichts zwischen parallelen Niedrig- und Hoch-
widerstandsflusspfaden®. Die Heterogenitiit von vaskuldren Transitzeiten
hat einen starken Einfluss auf die Berechnung der Gewebesauerstoffversor-
gung und auf die Charakteristik von Indikatorverdiinnungszeitkurven%. Bei-
spielsweise héngt die zerebrale Sauerstoffverfiigbarkeit von den zerebralen
Absolutwerten der Perfusion, aber auch von der zerebralen Durchblutungs-
charakteristik ab und bei einer grofien kapilliren Transitzeitheterogenitit
fithrt eine erhchte Blutperfusion zu keiner signifikanten Verbesserung der
zerebralen Sauerstoffversorgung 7.

Solide Tumoren sind gekennzeichnet durch ihre heterogene Verteilung
der Gewebedurchblutung. In ihnen haben Zellen in grofler Entfernung von
voll funktionsfihigen Blutgefafien eine signifikant geringere Sauerstoffver-
sorgung als in Normalgewebe ™. Da das arterielle Blut den Sauerstoff trans-
portiert, ist die Gewebedurchblutung ein hauptséchlicher determinierender
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Abbildung 4. Vergleich der gesunden mit pathologisch hypoxischer Mikro-
vaskulatur. a) In gesundem Gewebe liegt eine funktionale, hochstrukturierte
Verfassung der Mikrovaskulatur vor. Bei einem hohen Ndhstoffbedarf der
tber das jeweilige Kapillarbett versorgten Gewebezellen sind parallel zum
Kapillarbett verlaufende, nicht-nutritive AVA-Blutflussdurchgangswege ge-
schlossen (siehe auch Abbildung 1). b) Aufgrund neoangiogenetisch entstan-
dener oder dysfunktional permanent dilatierter, parallel zum Kapillarbett
verlaufender, nicht-nutritiver AVM-Routen mit geringerem vaskuldrem Wi-
derstand wird der eigentlich fiir das Kapillarbett vorgesehene Blutfluss um-
geleitet und die Gewebezellen mit Ndhrstoffen unterversorgt. Die Unterver-
sorgung mit Sauerstoff fiihrt zu hypoxischen Regionen® %371 Weitstellung
der nicht-nutritiven AVM-Durchblutung fihrt zu einer erhdéhten Heteroge-
nitit der Gewebeperfusion aufgrund einer diskreten Verteilung von Hoch-
und Niedrigwiderstandsflusswegen®>%8. Da nur die kapillire Perfusion zum
metabolischen Austausch beitrigt, liefert ausschliefslich ihre Messung Infor-
mationen iber die Nihrstoffversorgung des Gewebes und tber potentielle Mi-
kronekrosegebiete. 7

Faktor des Oxygenierungsstatus in malignem Gewebe™. Die Bestimmung
des Grades der Perfusion erméglicht die Quantifizierung des hypoxischen
Gewebeanteils . Die Hypoxie ist ein prinzipiell unabhiingig von anderen
Gewebeeigenschaften diagnostizierbares Charakteristikum vieler solider Tu-
more, das zu einer Entwicklung einer aggressiveren Tumorform fithren kann.
Die sauren Hypoxieregionen stimulieren die Entstehung einer metastatischen
Ausprigung des Tumors® und Neoangiogenese ™. Aufgrund des Sauerstof-
feffektes hat die Hypoxie eine erhohte Resistenz gegen Therapien zur Fol-
ge™ 77 Da hypoxische Tumorzellen zudem klonogen bleiben, ist ihre Be-
strahlungsresistenz ein starker Einfluss auf den Therapieerfolg”.

Hypoxie tritt hdufig in Prostatakrebs auf, dem in den meisten west-

lichen Lindern am hiufigsten diagnostizierten Krebssorte bei Miinnern ™.

Die durchschnittliche Gewebeperfusion ist in Prostatakarzinomen ungefiahr
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dreimal hoher als in Normalgewebe und zeigt Intra- und Intertumorvaria-
bilitéit ™. Trotz der hohen Blutperfusion in Prostatakrebs ist der durch-
schnittliche Gesamtsauerstoffpartialdruck in diesem etwa viermal geringer
als in Normalgewebe (6 vs. 26 mmHg) und die Gewebeoxygenierung ist in
Prostatakrebs extrem heterogen ™. Bei strahlentherapeutischer Behandlung
fithrt eine lokale Dosiseskalation in Patienten mit hypoxischem Prostata-
krebs zu einer Verbesserung des Behandlungserfolges®. Brustkrebs ist ei-
ner der hiufigsten Krebsarten bei Frauen™. Fast in allen Fillen enthalten
Brustkrebstumoren hypoxische Areale”, wobei 90% aller Todesfille durch
Brustkrebs eine Folge von Metastasierung sind "%, Auch in menschlichen
Gliomen liefert die Kenntnis iiber die Heterogenitéit der vaskulidren Transit-
zeiten, verursacht durch arterioventse Malformationen, wertvolle Informa-
tionen iiber das Mikromilieu des Tumors, insbesondere iiber die Neoangio-
genese und die Effizienz der Gewebesauerstoffversorgung’!.
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Kapitel 3

Technische Grundlagen

3.1 Biologische Bestrahlungsplanung

Aufgrund der durch den Sauerstoffeffekt verursachten Strahlenresistenz ist
die Blutperfusion ein fiir die Gewebezustandsbewertung besonders entschei-
dender mikrophysiologischer Parameter. Die Strahlenempfindlichkeit von
Makromolekiilen ist in Gegenwart von Sauerstoff erhoht 382, Hypoxie hin-
gegen bedeutet ein durch Mangelversorgung an Blut verursachtes saures Mi-
lieu. Die Tumorhypoxie beeintréchtigt bei einer homogenen Bestrahlung des
Gesamtzielvolumens die Heilungschancen einer Strahlentherapie erheblich.
Wie in Abbildung 5 durch die Dreiecksmarkierungen dargestellt, iiberlebt
in anoxischen beziehungsweise hypoxischen Gewebebereichen ein wesentlich
grofferer Anteil an Tumorzellen bei gleicher Strahlenexposition, verglichen
mit stark oxidierten (gefiillte Quadrate) und &robischen Arealen (gefiillte
Punkte, leere Quadrate)®3. Um einen optimalen strahlentherapeutischen Ef-
fekt zu erzielen, miissen deshalb in diesen potentiell nekrotisierenden, infil-
trierten beziehungsweise durch Tumorwachstum charakterisierten Arealen
unterschiedlich hohe Strahlungsdosen eingebracht werden. Die selektiv in-
tensive Bestrahlung dysfunktionaler Geweberegionen kann die Perfusionsef-

fizienz erhéhen und den therapeutischen Effekt verbessern 5.

Die biologische Bestrahlungsplanung ist ein strahlentherapeutisches Kon-
zept, das metabolische Indizes — wie beispielsweise die Blutperfusion — als
Parameter zur voxelweise individualisierten Dosiseskalation heranzieht. Im
Gegensatz zu der in der klinischen Praxis bisher iiblichen homogenen Be-
strahlung innerhalb des Zielvolumens, konnen im Zusammenspiel mit Tech-
niken wie der intensitdtsmodulierten Strahlentherapie (IMRT) und der To-
motherapie durch die Bestrahlungsplanung auf Grundlage von quantitativen
parametrischen Bildern, welche die biologischen Gegebenheiten widerspie-

19
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Abbildung 5. Der Sauerstoffeffekt. Dargestellt ist der Anteil der
tiberlebenden Tumorzellen (Ordinatenachse) in Abhéingigkeit von der verab-
reichten Dosis (Abszissenachse) und des Sauerstoffgehalts (dargestellt durch
unterschiedliche Markierungen). Die gefillten Quadrate stellen den Bereich
sauerstoffgesdttigter Zellen dar (potentielle Infiltrationszone), die gefiillten
Kreise und leeren Quadrate jenen der Zellen im drobischen Gewebebereich
(potentielle Proliferationszone), und die Dreiecke stellen Messungen im an-
oxischen beziehungsweise hypoxischen Gewebebereich dar, in dem mit hoher
Wahrscheinlichkeit nekrotisierende Zellen vorliegen. %%

geln, gezielt gewebespezifische inhomogene Dosisspitzen im Tumorgewebe
erzeugt werden® . Das lokal unterschiedlich auf Strahlung ansprechende
Tumorgewebe kann durch eine voxelweise variierender Strahlungsintensitéit
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(dose painting) entsprechend der lokalen metabolischen Eigenschaften des
Tumorgewebes optimal bestrahlt werden. Die maximal zulédssige Strahlungs-
exposition kann durch diese Dosismodulation optimal ausgeschépft werden®.

3.2 Kontrastmittel

Um verschiedene Magnetresonanzmessmethoden zur Bestimmung der unter-
schiedlichen Gewebeparameter zu validieren, wurden in dieser Arbeit zwei
verschiedene Kontrastmittel verwendet (siehe Abb. 6). Gadofosveset Triso-
dium (Handelsname: Ablavar oder Vasovist) wurde, basierend auf der Indi-

87,88 "als intravaskuldres Kontrastmittel (Intravas-

katorverdiinnungstheorie
kularkontrastmittel, engl. blood pool contrast agent, BPCA) verwendet fiir
die Blutplasmavolumen- und Blutperfusionsbestimmung (sieche Abb. 6a).
Es ist ein klinisch zugelassenes MRT-Kontrastmittel auf Gadoliniumbasis,
das aufgrund seiner reversiblen Bindung an endogenes menschliches Seru-
malbumin und wegen seiner hohen longitudinalen Relaxivitdat bei niedrigen
magnetischen Feldern als intravasales Kontrastmittel verwendet wird®’. Das
Molekulargewicht des aktiven Kontrastmittel-Chelats ist 957 Da. Der Bin-
dungsprozess mit Serumalbumin fiihrt jedoch zu einer effektiven Erhchung
des Molekulargewichts auf 68 kDa und verleiht dem Kontrastmittel damit
makromolekular Extravasationseigenschaften®%?0. Bei niedrigen Konzentra-
tionen bindet 90% des Kontrastmittels an menschliches Serumalbumin®!.
Somit verbleibt es in der Anfangsphase seiner Verteilungsdynamik (inner-
halb der ersten Minute) weitgehend im vaskuldren Raum. In Blut von Haus-
schweinen betriigt die Bindung zu Albumin 83-87%, was den hochsten Wert
im Vergleich zu anderen nicht-menschlichen Arten darstellt??. Albuminge-
bundenes Gadofosveset Trisodium hat eine wesentlich hchere Relaxivitat
(in Blutplasma: 19 L mM~!s~! bei 37°C und 1,5 T) als nicht gebundenes
(in Wasser: 5,2 L mM~ts™! bei 37°C und 1,5 T)%%%. Daher ist die Extra-
vasation von ungebundenem Gadofosveset Trisodium bei der Bestimmung
von physiologischen Parametern unter Verwendung von BPCA-Methoden
auf Grundlage von Daten der Relaxationsratendnderung vernachléssigbar.
Das niedermolekulare, schnell extravasierende Kontrastmittel (engl. low-
molecular-weight contrast agent, LMCA) Gadotersdure (Gd-DOTA, Han-
delsname: Dotarem) wurde angewandt zur Bewertung von pharmakokineti-
schen Zwei-Regionen-Austauschmodellen, insbesondere im Zusammenhang
der Messung des interstitiellen Volumens (siehe Abb. 6b). Gadotersdure ist
ein klinisch zugelassenes und weit verbreitetes Kontrastmittel auf Gadolini-
umbasis?. Es reichert sich in allen Organen auferhalb des zentralen Ner-
vensystems an. Der hydrostatische Durchmesser eines Gadotersduremolekiils
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Kapillare
—> Blutplasmaperfusion F), —> Permeabilitatsoberflichenprodukt PS
—> Blutplasmavolumen v, —> Interstitielles Volumen v,

Abbildung 6. Symbolische Darstellung der Gewebeverteilung des a) an Se-
rumalbumin bindenden, intravasalen Kontrastmittels Gadofosveset Trisodi-
um und b) des niedermolekularen, schnell extravasierenden Kontrastmittels
Gadotersdure.

betriigt etwa fiinf Nanometer nm? (siehe Seite 13, Durchlissigkeit der Ka-
pillarwand), der eigentliche Molekiildurchmesser liegt bei 0,9 nm“6. Seine
molare Masse betrigt etwa 560 g/mol (0,56 kDa)%7. Gadotersiure hat in
Blutplasma eine Relaxivitét von 3,6 L mM~'s™! bei 37°C und 1,5T%3. In der
anfianglichen Verteilungsphase breitet es sich in den intravaskuldiren Raum
aus und geht dann schnell in den interstitiellen Raum {iber, verbleibt jedoch

auBerhalb der Gewebezellen 949798

3.3 Pharmakokinetische Modellierung

Alle in dieser Arbeit verwendeten pharmakokinetischen Modelle fulen auf
der allgemeinen Theorie der Kontrastmitteldynamik in linearen und stati-
oniiren Systemen 9. Bei der gesamten hier dargestellten Modellierung wird
angenommen, dass die Kontrastmittelmolekiile nicht in den Zellraum ein-
dringen. Die Ausfithrungen in diesem Abschnitt sind zum Grofteil orientiert
an Arbeiten von @stergaard®® und Sourbron”’, in denen auBerdem detaillier-
te formale Beschreibungen der Modelle, Losungen der Systemgleichungen
und ausfiihrliche Vergleiche der Modelle untereinander und mit &dlteren, in
der klinischen Praxis herkémmlicherweise verwendeten Modellen und Me-
thoden beschrieben sind.
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Modellierung des Vaskularsystems

In diesem Unterabschnitt wird die Beschreibung eingeschréinkt auf die Be-
wegung nicht diffundierbarer, das heif3t, nicht iiber die Kapillarwand perme-
tierbarer Intravasalkontrastmittel (BPCA)®®. Die einzelnen BPCA-Molekiile
des in eine Vene applizierten Bolus bewegen sich auf unterschiedlichen Pfa-
den durch die Vaskulatur. Ihre Durchgangszeiten (engl. transit times) haben
deshalb eine Verteilung, die sowohl durch die Flusshohe als auch durch die
Struktur des Vaskularsystems bestimmt wird. Die Wahrscheinlichkeitsdich-
tefunktion der Durchgangszeiten h(t) und die in einem Vollblutvolumenele-
ment einer das betrachtete Gewebesystem versorgenden Arterie gemessenen
arteriellen Eingangsfunktion ¢, (t) (engl. arterial input function, AIF) be-
stimmen die Konzentration des Kontrastmittels am vendsen Ausgang c,(t)
des betrachteten Bildvolumenelements (engl. voxel of interest, VOI)®8:

co(t) = calt) * B(t) = / ca(F)h(t — 7) dr. (3.1)
0

Die mittlere Transitzeit eines KM-Molekiils durch die betrachtete Vas-
kulatur (MTT) und die prozentuale Menge des intravaskuldren KM im be-

trachteten VOI, v, werden folgendermafen berechnet 8:

[e.e]

| Th(T)dr ; 70 evor(T) dr
MIT="%3———=2 (32) g == (3.3)
;([Oh(T) dr P 7f co(T)R(t — T)dT

Der Ausdruck cyor(t) bezeichnet hier den gemessenen Zeitverlauf der
KM-Konzentration im VOI und F), steht fiir die zugehorige Gewebeblutper-
fusion. Mit der Verteilung des Anteil des zum Zeitpunkt ¢ noch in der Vasku-
latur vorhandenen KM, ausgedriickt durch die Residuenfunktion R(t), kann
die Konzentration des KM im VOI folgendermafen berechnet werden®®:

Rt = |1- / h(r) dr (3.4)

evor(t) = F, - / ca(F)R(E — 7) dr. (3.5)
0
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Linearkombinationen der Gleichungen 3.3, 3.2 und 3.5 wurden in Verbin-
dung mit einer kompartimentellen Beschreibung der Subsysteme des Vasku-
larsystems,

R(t,MTT) = e~ wrT, (3.6)

in unseren Arbeiten verwendet, um das Blutvolumen und die Blutper-
fusion des Vaskularsystems im betrachteten Gewebe durch numerische Ent-
faltung und Kurvenanpassung zu bestimmen (sieche Abb. 7c und 7h)®8.

Modelle des Kapillarbetts: Kompartiment und Pfropfenstrom

Mit dem Begriff Kompartiment ist in dieser Arbeit ein wohl durchmisch-
ter Raum gemeint, der einen physiologisch definierten Bereich des Gewebes
darstellt, in dem die Kontrastmittelkonzentration als rdumlich gleichférmig
verteilt angenommen wird. Es wird bei dieser Art von Modell angenommen,
dass sich das Kontrastmittel instantan homogen innerhalb eines Gewebe-
untersystems verteilt. Der Kontrastmittelausfluss eines Kompartiments zu
einem Zeitpunkt ¢ ist proportional zu der Konzentrationen des Kontrastmit-
tels in dem Kompartiment zu diesem Zeitpunkt. Das Verteilungsvolumen des
Kompartiments wird als zeitlich konstant angenommen . Ein Multikompar-
timentmodell ist ein System aus mehreren interagierenden Kompartimen-
ten, bei dem der Ausgang eines Kompartiments den Eingang eines anderen
darstellt. Es wird in dieser Arbeit angenommen, dass die Kontrastmittelmo-
lekiile innerhalb eines Kompartiments, und wihrend des Austauschprozesses
zwischen den Kompartimenten, keine chemischen Reaktionen durchlaufen.

In Abbildung 7 ist die Architektur eines kompartimentell modellierten
Kapillarbetts mit einem Ausgang in das Interstitium dargestellt. Es besteht
aus einem Blutplasmaraum mit dem Blutplasmavolumen v, (t), der die Kon-
trastmittelkonzentration des Blutplasmas ¢,(t) enthélt. Das Blutvolumen
steht mit dem Blutplasmavolumen iiber den Gewebehdmatokritwert in Be-
ziehung: v, = v, (1 —Hcty); fiir das Verhéltnis der Kontrastmittelkonzentra-
tion des Plasmas zu der des Blutes gilt: ¢,(t) = ¢,/(1—Hct;). Berechnet wird
¢p(t) in diesem Modell durch die Plasmakonzentration cq(t) im arteriellen
Eingang, durch die Blutplasmaperfusion Fj,, durch das Plasmavolumen v,
und das Permeabilititsoberflichenprodukt PS.7

Die Permeabilitit P der Kapillarwand ist der Ausfluss an Kontrastmittel
pro Einheitsfliche und pro Einheitskontrastmittelkonzentration in der Um-
gebung nahe der Kapillarwand. Alle hier besprochenen Modelle nehmen die
Konstanz von P entlang der gesamten Gefafiwand an. Somit ergibt sich die
transendotheliale Durchlissigkeit P.S aus dem Produkt der Geféfloberfliche
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S mit der Gefiiwandpermeabilitit P.7

Zur Modellierung des Kapillarbetts wurden historisch bedingt unabhéingig
voneinander zwei verschiedene Ansétze entwickelt. Im ersten Ansatz wur-
de die kapilldre Vaskulatur als Kompartiment beschrieben, im anderen als
Pfropfenstromgefifisystem (engl. plug flow). Beide Modellarten legen die
gleichen physiologischen Annahmen beziiglich des Kontrastmitteltransports
durch die arteriellen Ein- und Ausgéinge zugrunde. Der Unterschied be-
steht hinsichtlich der Verteilung des Kontrastmittels im betrachteten Gewe-
be. Die gekoppelten Differentialgleichungen der unten beschriebenen Zwei-
Regionen-Modelle fiir ¢,(t) und fiir die Konzentration am Ausgang des In-
terstitiums, c.(t), konnen mit Hilfe der Laplacetransformation gelost wer-
den. Die Losung des Gleichungssystems in der Laplacedoméne und die an-
schlieffende Riicktransformation in die Zeitdomé#ne ergeben die Residuen-
funktion des jeweiligen Modells. Die expliziten mathematischen Ausdriicke
fiir R(t) sind in einem Ubersichtsartikel von Sourbron et al. dargestellt”.
Alle Residuenkurven haben eine biexponentielle Charakteristik und werden
vollsténdig definiert durch die kapilldre Transitzeit T, = v,/F),, die intersti-
tielle Transitzeit T, = v./PS und die Transitzeit des kombinierten Systems
T = (vp + ve)/Fp. Wichtig anzumerken ist, dass alle hier beschriebenen Mo-
delle mit der Perfusion F), die nutritive, sich also mit dem extravaskuléren,
extrazelluliren Raum in Austausch befindliche, kapillire Gewebedurchblu-
tung meinen.

Abbildung 7a skizziert die Architektur eines Kompartimentmodells und
Abb. 7b eines Pfropfenstrommodells des Kapillarbetts. Es wird in beiden
Fallen angenommen, dass das Kapillarbett Blutplasma mit der Konzentra-
tion ¢, (t) enthélt. Diese Konzentration wird in beiden Modellen durch die
Plasmakonzentration am arteriellen Eingang c,(t) und die venose Ausflussra-
te der Blutplasmaperfusion F},, deren Produkt die arterielle Einstromungsrate
bildet, sowie das Plasmavolumen v, und die Rate der transendothelialen
Durchlassigkeit PS beschrieben. In Abbildung 7b ist aulerdem der For-
malismus zur Herleitung der Massenerhaltungsgleichungen 3.9 und 3.11 in
einer Pfropfenstromkapillaren grafisch angedeutet, bei dem die Kapillare der
Lange L in infinitesimale Abschnitte der Dicke dz eingeteilt wird. Die An-
nahme, dass die Konzentration ¢,(x,t) innerhalb eines Abschnittes an der
Position x konstant ist, reduziert das Pfropfenstromsystem zu einer Kette
von infinitesimalen Kompartimenten (Abbildung 7f und g). Ein Detailaus-
schnitt eines solchen kompartimentellen Unterelementes mit der enthaltenen
Kontrastmittelkonzentration und deren Eingangs- und Ausgangsraten ist in
Abbildung Te gezeigt.

Abbildung 7c beschreibt ein Modell mit zwei parallelen rein intravasalen



26 KAPITEL 3. TECHNISCHE GRUNDLAGEN

b) PS c)
Flfca(t) sz
F, . Foeq(t) e F,
0 L

L7 epla,t)PSdz/L T~
e AN
) * F¢
d) I/ e) “
a
I - } Up
1 > i
H Fyep(x — da,t) :R Fyep(z,t) K
Fyea(t) EoN 7 = o, 7
\\ \Esz/ ,/
\\ UR ,,
g) v
PS
F, Fyca(t) Fy
‘v.p

Abbildung 7. Dargestellt in a) ist die Architektur eines Kompartiment-
modells und in b) eines Pfropfenstrommodells des Kapillarbetts. Wege
fiir maoglichen Kontrastmittelaustausch sind mit schwarzen Pfeilen darge-
stellt. Abbildung c) beschreibt ein Modell mit zwei parallelen rein intrava-
salen Kompartimenten: dem nutritiven kapilldren Kompartiment und dem
nicht-nutritiven  AVA-Kompartiment. In d) ist das Zwei-Kompartiment-
Austauschmodell (2CXM), in f) das Gewebehomogenititsmodell (THM) und
in g) das Verteilungsparametermodell (DPM) dargestellt. Ein Detailaus-
schnitt eines kompartimentellen Unterelementes der Vaskulatur beider zu-
letzt genannten Modelle, die darin enthaltene Kontrastmittelkonzentration
und deren Ein- und Ausgdnge sind in Abbildung e) dargestellt. Abbildung h)
zeigt eine Erweiterung des 2CXM um das AVA-Kompartiment aus Abbildung
c¢) (E2CXM)."100:101 " Die Grafiken wurden entsprechenden Abbildungen in
dem Artikel von Sourbron et al. nachgebildet.”

Kompartimenten, eines fiir die Blutplasmaperfusion F und das Blutplas-
mavolumen vy des Kapillarbetts und eines fiir die entsprechenden Parameter
Fg und vy des nicht nutritiven AVA-Kompartiments (Zwei-Kompartiment-
Intravasalraummodell, 2CBPM). Abbildung 7d, f und g skizzieren die drei in
den Gleichungen 3.7 bis 3.11 beschriebenen Zwei-Regionen-Austauschmodelle.
In Abb. 7d ist das Zwei-Kompartiment-Austauschmodell (2CXM), in Abb. 7f
das Gewebehomogenitédtsmodell (THM) und in Abb. 7g das Verteilungspa-
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rametermodell (DPM) dargestellt. Jedes dieser drei Modelle enthélt einen
Plasmaraum (mit v, gekennzeichnet) und einen Interstitialraum (mit v. ge-
kennzeichnet). Wege fiir moglichen Kontrastmittelaustausch sind mit schwar-
zen Pfeilen dargestellt. Abb. 7h zeigt eine Erweiterung des 2CXM um das
AVA-Kompartiment aus Abb. 7c. Die Information iiber die AVA-Parameter
F3 und vy wird aus dem 2CBPM iibernommen, 7-100,101

Das Zwei-Kompartiment- Austauschmodell ( 2-compartment exchan-
ge model, 2CXM) geht von einer kompartimentellen Natur sowohl des Plas-
maraumes als auch des Interstitiums aus (Abb. 7d). Das Massengleichge-
wicht bei der zeitlichen Anderung der Konzentration im Plasmakomparti-
ment wird durch den eingehenden arteriellen Fluss Fpc,(t), die transendo-
theliale Leckage PScy(t), den transendothelialen Ausfluss PSc.(t) und den
venssen Ausfluss Fc,(t) beschrieben. Die zeitliche Anderung der Konzentra-
tion im interstitiellen Kompartiment wird bestimmt durch den eingehenden

Kontrastmittelstrom PSc,(t) und den Ausgangsstrom Psce(t)":
d
vp%(t) = Fyea(t)-Fyep(t) + PSce(t)-PScy(t) (3.7)
dee
UGE(t) = PSc,(t)-PSce(t). (3.8)

Das Pfropfenstrommodell ist eine Vorstellung der Verteilung des Kon-
trastmittels im Vaskularbett, bei der die konvektive Flussdynamik der Blut-
bestandteile innerhalb ausschliellich réhrchenférmiger Kapillaren mit exakt
der gleichen Geschwindigkeit beschrieben wird (Abb. 7b). Es werden weiter-
hin die Annahmen getroffen, dass die Konzentration der Kontrastmittelmo-
lekiile sich in radiale Richtung, also senkrecht zur Kapillare, nicht &ndert,
so dass die Kontrastmittelkonzentration ¢,(x,t) sich nur in einer Dimension
dndert und dass die mittlere Konzentration am ventsen Ausgang den Wert
¢p((L),t) hat. Die Konzentration c,(t) errechnet sich aus der Mittelung der
pfadabhéngigen Konzentration c,(x,t) iiber die Lénge L. Da es keine ra-
dialen Anderungen der Konzentration gibt, ist der Leckagefluss durch die
Endothelwand wie beim Kompartimentmodell PSc,(t). Um eine eindeuti-
ge Losung fiir dieses Modell zu erhalten, muss auch die Massenerhaltung
an jedem Punkt z der rohrchenartigen Kapillare lokal beschrieben werden.
Dazu stellt man sich das Kapillarrchrchen in diinne Scheibchen mit einer
Dicke dx unterteilt vor (Abb. 7b). Da die Kapillaren in radialer Richtung als
wohldurchmischt definiert sind, kann man die Konzentration innerhalb einer
dieser Scheibchen als gleichméfig betrachten und annehmen, dass sich solch
eine infinitesimale Untersektion wie ein Kompartiment mit der Konzentrati-
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on cp(z,t) verhélt. Die Kontrastmittelverteilung des Pfropfenstrommodells
entspricht somit einer Kette identischer, infinitesimaler Kompartimente. Je-
de der Untersektionen hat das Volumen v,dzL, die Oberfliche SdzL, die
Gewebekonzentration ¢,(z,t)v,dz/L, den Leckagefluss durch die Endothel-
wand ¢, (x, t)vpda /L, den eingehenden Kontrastmittelstrom vom jeweils vor-
herigen infinitesimalen Element Fjc,(xz — dz,t) und der ausgehende Strom
der Sektion an Punkt z ist F,c,(z — dz,t) (Abb. 7d).”

Eine Anwendung des Pfropfenstromformalismus ist das Gewebehomo-
genitidtsmodell (engl. tissue homogeneity model, THM, mit ,,Gewebe” ist
dabei das Interstitium gemeint)192. Es beschreibt das Kapillarbett als Pfrop-
fenstromsystem und das Interstitium als Kompartiment (Abb. 7e). Der Lecka
gestrom ist damit wie beim 2CXM PSc,(t) und die Massenerhaltung fiir
das interstitielle System bleibt ebenfalls identisch (G1. 3.10)7. Die Plasma-
modellgleichung (Gl. 3.9) kann hergeleitet werden durch die Betrachtung
eines Elementes dz der Kapillare, an welcher aufgrund der Gleichvertei-

lung des interstitiellen Flusses PSc,(t) der eingehende Kontrastmittelstrom
PSc(t)dz/L vorliegt. Zusammen mit den Uberlegungen des letzten Ab-
satzes ergibt sich fiir den Grenzwert eines infinitesimal kleinen Elementes
dx folgende partielle Differentialgleichung zur Beschreibung des Kapillar-

systems7:
I = g %%y Py P
25D 1, ) = By S (6) + oty ) (39)
dee
vea(t) = PScy(t)-PSce(t). (3.10)

FEin Modell, das sowohl das Kapillarbett als auch das Interstitium als
ein Aneinanderreihung infinitesimaler Kompartimente beschreibt, ist das so-
genannte Verteilte-Parameter-Modell oder Verteilungsparametermodell
(engl. distributed parameter model, DPM) 103, Hinsichtlich der Benennung
ist anzumerken, dass auch das THM in Unterscheidung zu den komparti-
mentellen Modellen zu der Klasse der Verteilungsmodelle z#hlt (engl. distri-
buted models). Bei dem DPM befinden sich die interstitiellen Untereinhei-
ten jedoch nur mit Kapillaren ihrer direkten Umgebung in wechselseitigem
Kontrastmittelaustausch (Abb. 7f). Somit héngen sowohl die Kontrastmit-
telkonzentrationen des Plasmas ¢,(x,t) als auch des Interstitiums c.(z,t)
von der Position x ab, jedoch findet in axialer Richtung des Interstitiums
keine Kontrastmitteldiffusion statt. Jedes Untersegment des Interstitiums
teilt sich eine Fliche Sdz/L mit dem zugeordneten Kapillarbettsegment
und der entsprechende Riickfluss ldsst sich darstellen als c(z,t)PSdx/L.
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Aquivalente Uberlegungen fiir die anderen Transportprozesse fithren auf die
beiden partiellen Differentialgleichungen fiir das DPM 7-103:

w9y~ g 9% PS -t
T ot (x,t) =—F, D (x,t) + 7 ce(x,t) 7 cp(x,t) (3.11)
Jce PS PS
’Ueﬁ(l‘,t) = Tcp(l',t)*fce(fﬁ,t). (312)

Explizite Losungen fiir die Gleichungssysteme der drei vorgestellten Mo-
delle fiir verbundene Systeme sind dargestellt in dem ausfiihrlichen Uber-
sichtsartikel von Sourbron et. al von 20127. In Abbildung 8 sind graphische
Darstellungen der Residuenkurven der drei Modelle fiir verschiedene Para-
meterraumbereiche gezeigt. Alle drei Modelle hidngen eindeutig von den vier
Parametern vy, ve, F,, und PS ab. Fiir die Lésungen der beiden Pfropfen-
strommodelle ist deutlich zu erkennen, dass sie in weiten Teilen des Pa-
rameterraumes einen unnatiirlich anmutenden Verlauf haben, bei dem die
Wahrscheinlichkeit fiir den Aufenthalt aller Kontrastmittelmolekiile in dem
betrachteten Gewebebereich bis zu einem festen Zeitpunkt sehr nahe bei
1 liegt und dann von dort abrupt auf einen sehr viel niedrigeren Aufent-
haltswahrscheinlichkeitswert abfillt. Eine Ausnahme bildet die obere Rei-
he der Darstellung, also die Fille hoher Permeabilitdt. Dort verhélt sich
das THM sehr dhnlich wie das 2CXM. Fiir den zweiten und dritten Ein-
trag in der oberen Reihe (hohe Permeabilitidt und mittlerer beziehungsweise
sehr hoher interstitieller Volumenanteil) zeigt auch das DPM einen glat-
teren Verlauf, mit S-férmiger, nur allméhlich abfallender Aufenthaltswahr-
scheinlichkeitscharakteristik. Die Residuenkurven des Zwei-Kompartiment-
Austauschmodells haben hingegen fiir alle Parameterbereiche einen sowohl

glatten als auch kontinuierlich abfallenden Verlauf.”101
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Abbildung 8. Grafische Darstellung der Residuenfunktionen des 2CXM
(durchgezogene rote Linie), des THM (blaue Strichlinie) und DPM (griine
Punktlinie) fir F, = 0.6 mL/min/mL und V = v. + v, = 0.3 mL/mL ent-
sprechend.” Die Ergebnisse sind fiir verschiedene Regime des Parameterrau-
mes dargestellt und zeigen den Bereich des langsamen Kontrastmittelaustau-
sches (unterste Zeile) bis zum schnellen Austausch (oberste Reihe) und von
hoher (linke Spalte) bis geringer Vaskularisation (rechte Spalte). Da F,, und
V globale Skalierungsparameter sind, entspricht jede Anderung ihrer Wer-
te einer Anderung der Zeitachseneinheiten. Die Grafik wurde entsprechend
einer Abbildung in dem Artikel von Sourbron et al. nachgebildet.”



Kapitel 4
Kumulativer Teil

Es wurden fiir alle Hauptstudien der vorliegenden Arbeit in-vivo-Unter-
suchungen der Skelettmuskulatur von weiblichen Hausschweinen mit einem
Gewicht von etwa 60 kg vorgenommen'%*. Es sollte dadurch ein einer klini-
schen Untersuchungssituation vergleichbarer experimenteller Aufbau gene-
riert werden. Das Schwein ist ein biomedizinisch besonders gut geeignetes
Modell fiir die Untersuchung der Pharmakokinetik der menschlichen Mi-
krovaskulatur, da es von allen géngigen Versuchstieren die dem Menschen
dhnlichsten kardiovaskuldren Eigenschaften besitzt; das Herz des Schweines
hat eine dem menschlichen Herzen dhnliche Grofle, der koronare Fluss und
die myokardiale Kontraktilitdt sind ebenfalls in einer dhnlichen Gréfienord-

nung 105,106,

Die DCE-MRT-Messungen fiir die pharmakokinetische Analyse wurden
nacheinander mit einem schnell extravasierenden, niedermolekularen Kon-
trastmittel und einem an Serumalbumin bindenden, intravasalen Kontrast-
mittel durchgefithrt. Es wurde eine Gradientenechosequenz mit geringer
Repetitions- und Echozeit und mit k-Raum-Unterabtastung eingesetzt, um
den gesamten Hinterleib und den Bauchraum des Schweines in geniigend
hoher rdumlicher und zeitlicher Auflésung erfassen zu kénnen. Referenzmes-
sungen des Flusses erfolgten mit der etablierten Goldstandardmethode einer
Dopplerultraschallflusssonde an der Femoralarterie. Der von der Femoralar-
terie versorgte Gewebebereich wurde fiir die Extraktion der Gewebekurven
in sieben Untersegmente (engl. regions of interest, ROIs) unterteilt und die
Gewebekurven aller Voxel innerhalb dieser Einzelgebiete gemittelt, um das
Kontrast-zu-Rausch-Verhiltnis (CNR) in einen auswertbaren Bereich anzu-
heben.

Es wurden insgesamt vier Studien fiir verschiedene Methodiken zur Mes-
sung verschiedener pharmakokinetischer Modellparameter angefertigt. Die

31
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erste Studie beschiéftigte sich mit der Validierung der Blutperfusionsmes-
sung auf Grundlage von DCE-MRT-Bildgebung mit intravasalem Kontrast-
mittel und der Verwendung verschiedener kompartimentbasierter pharma-
kokinetischer Modelle. Mit der zweiten Studie wurden pharmakokinetische
DCE-MRT-Messungen des interstitiellen Volumens auf Grundlage von un-
ter Einsatz eines niedermolekularen Kontrastmittels generierten Bilddaten
vorgenommen. Diese wurden mit Hilfe von histologischen Gewebemessun-
gen validiert. Die dritte Studie untersuchte die Validierbarkeit von DCE-
MRT-Messungen des Blutvolumens mit niedermolekularen und intravasalen
Kontrastmitteln. Es wurden verschiedene pharmakokinetische Auswertungs-
methoden untereinander und mit histologischen Gewebeanalysen verglichen.
Die letzte Studie evaluierte die Tauglichkeit von in der Literatur” beschrie-
benen, in der klinischen Praxis bisher jedoch selten zum Einsatz gebrachten,
quantitativen pharmakokinetischen Modellen fiir die Dynamik niedermole-
kularer Kontrastmittel zur Messung der Blutperfusion.
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4.1 Validierung der Perfusionmessungen

Der Inhalt dieses Abschnitts wurde veroffentlicht in:

Hindel, Stefan; Sauerbrey, Anika; Maaf}, Marc; Maderwald, Stefan; Schla-
mann, Marc; Liidemann, Lutz. Validation of Perfusion Quantification with
3D Gradient Echo Dynamic Contrast-Enhanced Magnetic Resonance Ima-
ging Using a Blood Pool Contrast Agent in Skeletal Swine Muscle. PloS
One, 10(6):e0128060, Jun 2015.

http://journals.plos.org/plosone/article?id=10.1371/journal.
pone. 0128060
DOI: 10.1371/journal.pone.0128060

Zusammenfassung des Inhalts der Studie

In dieser Studie wurde mit einem an Serumalbumin bindenden und somit
in der ersten Minute nach der Injektion ndherungsweise intravasal verblei-
benden Kontrastmittel, einer k-Raum unterabtastenden Gradientenechose-
quenz und mit pharmakokinetischen Ein- und Zwei-Kompartimentmodellen
die Perfusion in der Hinterlaufmuskulatur von Schweinen gemessen. Das
Zwei-Kompartiment-Modell beriicksichtigte parallel zum Kapillarbett ver-
laufende nicht-nutritive AVA-Durchblutung und bestand dementsprechend
aus einem parallel zum kapilliren Kompartiment angeordneten arteriolaren
Kompartiment (siehe Abschnitt 3.3). Die Gewebedurchblutung des Hinter-
laufes wurde fiir alle Messungen iiber Adenosinadministration in die Femo-
ralarterie bis zum 4,5-fachen gesteigert. Mit dieser Technik sollte durch Stei-
gerung der AVA-Durchblutung im gesunden Gewebe der pathologische Fall
der AVM-Durchblutung des tumortsen Falls simuliert werden. Zur Gold-
standardreferenzblutflussmessung wurde eine Dopplerultraschallflusssonde
an der Femoralarterie fixiert. Fiir jede der jeweils drei Messungen in sie-
ben Schweinen wurden die zur Kontrastmittelkonzentration direkt propor-
tionale T1-Relaxationsratenéinderung in sieben Untersegmenten des Hinter-
laufes als Mittelwert aller Voxel extrahiert. Bei der pharmakokinetischen
Modellierung wurde die Bolusankunftszeitverzogerung zwischen Perfusions-
messgebiet (Segment des Hinterlaufgewebes) und Messgebiet der arteriel-
len Eingangsfunktion (Vollblutvoxel im Bereich der abdominellen Aorta)
und die wihrend dieses Weges zuriickgelegte Bolusdispersion als Anpas-
sungsparameter beriicksichtigt. Mit dem F-Test wurde nach der Kurven-
anpassung beider Modelle fiir jede Messung in jedem Gewebe-ROI entschie-
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den, ob in Anbetracht der Anzahl der Anpassungsparameter und der An-
passungsqualitéit die Ergebnisse des einfacheren Ein-Kompartiment-Modells
oder des hoherparametrigen Zwei-Kompartiment-Modells verwendet werden
sollen. Die Ergebnisse zeigten, dass auch bei Beriicksichtigung der arteriel-
len Bolusdispersion das Ein-Kompartimentmodell (r = 0,51; P = 0,02)
wesentlich schlechtere Ubereinstimmungen mit den Referenzblutflusswer-
ten zeigte als die Kombination beider Modelle iiber die F-Test-Selektion
(r = 0,89; P < 0,001). In Ubereinstimmung mit Ergebnissen anderen Stu-
dien konnte eine grofle Heterogenitit des Ansprechens auf exogene Ade-
nosingabe fiir die verschiedenen Gewebebereiche beobachtet werden?®. Es
wurde nur eine geringe Durchblutungssteigerung von 0,1 mit dem kapilldren
Kompartiment gemessen. Der Grofiteil der Blutflusssteigerung wurde un-
serem Modell entsprechend durch den AVA-Blutfluss hervorgerufen (Stei-
gung der Regressionsgeraden: 1,1). Es wurde eine normalisierte arterielle
Eingangsfunktion (AIF) berechnet, indem fiir jede Blutflussmessung, die
individuelle ATF-Kurvenhthe durch die gesamte mittlere ATF-Kurvenhohe
dividiert wurde. Diese Korrektur fithrte zu einer wesentlichen Erhohung der
Korrelation (unkorrigiert: » = 0.69; P < 0,001) und einer Verringerung
des y-Achsen-Versatzes (259 statt 337 mL/min). Die schlechteren Ergeb-
nisse, die ohne Korrektur erhalten wurden, entstanden durch eine fehler-
hafte AIF-Bolusdispersionskorrektur fiir das kapillire Kompartiment. Die
Dispersionszeiten lagen teilweise unterhalb von Zeitwerten, die der Hélfte
der Zeitauflosung entsprachen, was zu signifikanten Bestimmungsunschérfen
fiihrte.
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Abstract

The purpose of our study was to validate perfusion quantification in a low-perfused tissue
by dynamic contrast-enhanced magnetic resonance imaging (DCE-MRI) with shared k-
space sampling using a blood pool contrast agent. Perfusion measurements were per-
formed in a total of seven female pigs. An ultrasonic Doppler probe was attached to the right
femoral artery to determine total flow in the hind leg musculature. The femoral artery was
catheterized for continuous local administration of adenosine to increase blood flow up to
four times the baseline level. Three different stable perfusion levels were induced. The MR
protocol included a 3D gradient-echo sequence with a temporal resolution of approximately
1.5 seconds. Before each dynamic sequence, static MR images were acquired with flip an-
gles of 5°, 10°, 20°, and 30°. Both static and dynamic images were used to generate relaxa-
tion rate and baseline magnetization maps with a flip angle method. 0.1 mL/kg body weight
of blood pool contrast medium was injected via a central venous catheter at a flow rate of 5
mL/s. The right hind leg was segmented in 3D into medial, cranial, lateral, and pelvic thigh
muscles, lower leg, bones, skin, and fat. The arterial input function (AIF) was measured in
the aorta. Perfusion of the different anatomic regions was calculated using a one- and a
two-compartment model with delay- and dispersion-corrected AlFs. The F-test for model
comparison was used to decide whether to use the results of the one- or two-compartment
model fit. Total flow was calculated by integrating volume-weighted perfusion values over
the whole measured region. The resulting values of delay, dispersion, blood volume, mean
transit time, and flow were all in physiologically and physically reasonable ranges. In 107 of
160 ROls, the blood signal was separated, using a two-compartment model, into a capillary
and an arteriolar signal contribution, decided by the F-test. Overall flow in hind leg muscles,
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as measured by the ultrasound probe, highly correlated with total flow determined by MRI,
R=0.89and P =10"". Linear regression yielded a slope of 1.2 and a y-axis intercept of 259
mL/min. The mean total volume of the investigated muscle tissue corresponds to an offset
perfusion of 4.7mL/(min - 100cm?®). The DCE-MRI technique presented here uses a blood
pool contrast medium in combination with a two-compartment tracer kinetic model and al-
lows absolute quantification of low-perfused non-cerebral organs such as muscles.

Introduction

Solid tumors are characterized by a heterogeneous distribution of blood flow with cells that are
located far from a functional blood vessel having significantly lower oxygen concentrations
than normal tissue [1]. This hypoxia represents a significant barrier to effective radiotherapy.
Since hypoxic tumor cells remain clonogenic, their resistance to treatment strongly influences
the outcome of radiotherapy [2]. Tumors also often show acidity in low-flow regions. Hypoxic-
acidic regions may stimulate progression to a more metastatic phenotype. On the other hand,
in normal tissues, hypoxia and acidity also induce angiogenesis, which is expected to improve
perfusion [3, 4].

Worldwide, breast cancer is the most common cancer in women, accounting for 25% of all
cases [5]. Almost invariably, human breast tumors contain regions of hypoxia [1], and 90% of
breast cancer deaths are the result of metastasis [1, 6]. Prostate cancer is the second most com-
mon cause of cancer and the fifth leading cause of cancer-related death in men worldwide [7].
Hypoxia may be a reason why even optimal radiochemotherapy often fails to achieve local con-
trol of advanced head and neck cancer [8, 9]. Hypoxia is also a typical feature of prostate cancer
[10]. It has been shown that local dose escalation may improve the outcome of radiotherapy in
patients with hypoxic prostate cancer [11]. The proportion of hypoxic tissue is inherently cou-
pled to oxygen supply or tissue perfusion. The degree of perfusion allows to quantify the hyp-
oxic tissue fraction [12].

Assuming the density of mammalian skeletal muscle tissue to be about 1.06 g/mL [13] Wil-
son et al. determined perfusion in the breast to be around 30 mL/(min-100cm?) [14]. Average
perfusion in normal prostate tissue is 22.2 mL/ (min-100cm?) vs. 28.8 mL/(min-100cm>) in be-
nign prostate hyperplasia [10]. Perfusion in prostate cancer is approximately three times higher
than in normal prostate tissue (mean: 60 mL/ (min-100cm®)) and is subject to pronounced
intra- and inter-tumor variability [10]. Most reviews on skeletal muscle blood flow indicate
that maximum perfusion in mammalian skeletal muscle is in the range of 48 mL/ (s-cm>)-480
mL/(min-100cm?®) [15]. Perfusion in normal mammalian skeletal muscle is approx. 1 to 21
mL/(min-100cm?) [16]. To use dose painting for prescribing a nonuniform radiation dose to a
tumor, it is necessary to quantitatively determine tumor oxygenation with high spatial resolu-
tion using imaging techniques.

With its excellent soft tissue contrast and high spatial resolution, magnetic resonance imag-
ing (MRI) reliably distinguishes different soft tissues from each other. Additionally, dynamic
contrast-enhanced MRI (DCI-MRI) provides information on tumor perfusion. So far, however,
dynamic MRI has mainly been used for quantifying perfusion in highly perfused organs such
as the heart, the brain, the kidneys, and the liver. Particularly quantification of blood flow in
the highly perfused brain is easier to accomplish because the blood-brain barrier eliminates
problems such as truncation errors caused by extravasation of the clinically widely used low-
molecular-weight contrast agents. Sourbron and Buckley [17] suggest that perfusion
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quantification in nonbrain tissues is easier to accomplish with use of intravascular indicators.
To the best of our knowledge, there is only one DCE-MRI study that uses an non-imaging tech-
nique to validate blood flow in highly-perfused tissue [18].

In areas of low perfusion, more parameters including delay and dispersion may affect perfu-
sion estimates compared with highly perfused tissues [19-23]. Since the use of an intravascular
tracer instead of a low-molecular-weight tracer reduces the number of model parameters nec-
essary to assess local perfusion, a more reliable noninvasive method for absolute quantification
of blood flow in low-perfusion tissues can be established if an intravascular contrast medium
(CM) is used.

The variability of tissue perfusion underlines the importance of validating methods for
blood flow quantification at different flow levels and to specifically test such methods in low-
flow organs and tissues. In the present study, the skeletal hind leg musculature of swine was
used as a general model for low-flow tissues. Thus, the aim of the present study is to suggest a
highly accurate method for measuring perfusion minimally invasively in low-perfusion organs
such as breast, prostate, and skeletal muscle. To the best of our knowledge, this is the first
DCE-MRI perfusion validation study that uses an independent nonimaging-based technique
for comparison in a low-perfused tissue.

Materials and Methods
Study Subjects

To provide a realistic setting for clinical applications we chose pigs of similar body size as hu-
mans. A total of 13 adult pigs were sacrificed for our study (German Landrace or hybrid form;
age, approximately 20 weeks; body weight, 56 to 67 kg; no food restriction). In six pigs, the sur-
gical technique and the adenosine dose (Adenosin Life Medical, 5 mg/mL, Carinopharm, Ger-
many) response for flow enhancement were established and optimized, and the MRI sequences
and the acquisition protocol were optimized for perfusion and anatomic imaging. In these pre-
liminary experiments, we identified the adenosine doses needed to achieve three different tar-
get levels of stable perfusion. These adenosine doses were set individually for each pig and
ranged from 0.3 to 6.25 uMol/min. In seven pigs, flow measurements were carried out in the
MRI scanner. The pigs were not fed the night before the study. For more details about the sur-
gical technique and the adenosine dose response see [24]. The animal study was approved by
the Landesamt fiir Natur, Umwelt und Verbraucherschutz Nordrhein-Westfalen (approval
number: 84-02.04.2012.A208) and all experiments were performed in accordance with the reg-
ulations of the German animal protection law. At the end of each experiment, the pigs were
sacrificed under a higher level of anesthesia by the injection of T61 (0.3 mL/kg).

Surgical Technique

Premedication of the pigs was done by intramuscular injection of 30 mg/kg ketamine (keta-
mine 10%, Ceva Tiergesundheit GmbH, Germany) for alleviation of potential pain, 2 mg/kg
azaperone (Stresnil Janssen-Cilag GmbH, Germany) for suppression of nausea and for seda-
tion, and 0.02-0.05 mg/kg atropine sulfate (Atropinsulfat, B. Braun Melsungen AG, Germany)
for reduction of salivation, inhibition of gastrointestinal activity, and for relaxation of smooth
muscles.

The experimental workflow is presented in Fig 1. About thirty minutes after premedication,
a peripheral 20-G venous catheter was placed in an ear vein to start total intravenous (IV) anes-
thesia. For this purpose, an infusion pump was used to inject 4-7 mg/kg/h propofol (Propofol-
ratiopharm, Ratiopharm, Germany) for regulated anesthesia, 0.1-0.5 mg/kg/h midazolam
(midazolam injection solution 0.5%, Germany) for anxiety reduction, central muscle
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Fig 1. Exemplary workflow for perfusion measurement in a single swine. Exemplary workflow for perfusion measurement in a single swine.

doi:10.1371/journal.pone.0128060.9001

relaxation, and sedation, and 0.0015 mg/kg/h fentanyl (fentanyl citrate solution 3.925 mL/50
mL, Germany) for pain relief. A tracheal tube was inserted into the pig’s throat (Hi-Contour
cuffed tracheal tube, ID 8.0, Mallinckrodst, Ireland), and the pig was ventilated with a respirato-
ry device (Fabius, Draeger, Germany).

To create a setting most similar to the potential clinical application in human patients, a
central venous catheter (3-Lumen-ZVK-Set, ARROWg+ ard Blue, Arrow, Germany) was
placed in the jugular vein on the right side of the neck for systemic CM administration (see
Fig 1.I). Subsequently one of the femoral arteries was exposed, preferably the right one. The
femoral artery was catheterized proximally using the Seldinger technique to enable local ad-
ministration of adenosine or CM. The metal-free, MRI-compatible catheter (Arterial Leader
Cath, Vygon, France) was advanced proximally and fixed with several sutures. Distal to the
catheter, an ultrasound (US) flow probe (T206, Transonic Systems Inc., Ithaca, NY) was im-
planted around the femoral artery to measure blood flow invasively. The US probe was also
fixed with sutures. The cable of the probe was led out of the wound in a direct way by tunneling
of the subcutaneous tissue [24].
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MRI Technique

Heart rate and oxygen saturation were monitored with an MRI-compatible monitoring device
(Veris, Medrad, Germany). The pig was placed in the supine position on the scanner table. The
table had an integrated 32-channel spine coil (Siemens Magnetom Aera 1.5 T, Siemens Health-
care, Erlangen, Germany). A surface coil (Tim body coil, 18 RF channels, Siemens Healthcare,
Erlangen, Germany) was placed on the hind limbs. The blood flow measurement data from the
US flow probe were continuously recorded using LabVIEW 2012 (National Instruments, Aus-
tin, Texas, USA), an A/D converter card (NI USB-6211, National Instruments, Austin, Texas,
USA), and a standard netbook with Microsoft Windows XP (Microsoft, Redmond, Washing-
ton, USA).

After implantation of the catheters and the Doppler flow probe, morphological images were
acquired before CM administration (Figs 1.1 and 2). To induce vasodilatation, an infusion
pump was used to locally inject adenosine via the Seldinger catheter in the femoral artery. To
achieve constant blood flow levels, the adenosine perfusion rate was individually adapted in all
pigs during a perfusion measurement (Fig 1.IIT). Three perfusion measurements at different
blood flow levels were performed per animal. To avoid systematic errors, the order of flow lev-
els following adenosine administration was randomly changed. This was done to compensate
for systematic errors due to signal saturation resulting from CM accumulation. After blood

¥~ post Local CM
Image (GRE)

4321

Fig 2. Pre- and post-LMCM difference images. Pre- and post-LMCM difference images. T1-weighted TSE and GRE images were acquired before and
after local injection of contrast agent into the right femoral artery. There is significant brightening of the area supplied by the femoral artery (represented here
on the left side of the axial MR images of the pig’s abdomen).

doi:10.1371/journal.pone.0128060.9002
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flow adjustment, the MRI blood flow measurement routine was performed (Fig 1.IV). Steady
blood flow occurred after approximately five minutes. Two further flow adjustments and flow
measurements with systemic CM administration were performed (Fig 1.V-1.VIII), followed by
a perfusion measurement with local CM administration (Fig 1.IX and 1.X). After the perfusion
measurements, the supply area of the femoral artery was determined by locally injecting CM
into the femoral artery. Morphological turbo spin echo (TSE) and dynamic gradient echo
(GRE) images were used to generate difference images (Figs 1.IX-1.XI and 2). The difference
images were created by subtraction of the pre-CM images from the post CM-images. They
were necessary to separate the region supplied by the femoral artery (where the adenosine-in-
duced increase in blood flow takes place) from the rest of the organism.

The non-CM-enhanced T1-weighted morphological images with and without fat suppres-
sion were also acquired for direct orientation during the experiment (Fig 1.II). The protocol in-
cluded an axial T1-weighted TSE sequence with fat suppression in the transverse plane that
was acquired with the following parameters: repetition time, TR = 625 ms, echo time, TE = 12
ms, flip angle, & = 150°, and voxel size, 0.9 x 0.9 x 7.0mm”.

The perfusion protocols (Fig 1.1V, 1.V, 1.VIII and 1.X) included 3D GRE sequences
(TWIST, Siemens Healthcare, Erlangen, Germany) for estimation of baseline magnetization
and relaxation rate using o = 5°, 10° 20°, and 30° and the following parameters: TR = 2.69 ms,
TE = 0.86 ms, voxel size of 2.9 x 2.9 x 4.5mm?, 160 x 128 x 48 reconstruction matrix, frequen-
cy encoding in the axial direction, parallel imaging with GRAPPA with 32 central k-space lines
and an acceleration factor of 6; central k-space region A was 100%. The 3D gradient echoes
with multiple flip angles were measured before each CM injection. With identical parameters,
dynamic imaging was performed for 100 measurements with a high temporal resolution of ap-
proximately 1.5 s with identical parameters, except for o = 30° and the use of the shared k-
space. The central 20% of the central k-space lines were scanned every time. The peripheral
80% of the k-space lines were split, and each line was sampled every fifth acquisition. After the
fifth acquisition of the first dynamic sequence, 0.1 mL/kg body weight of blood pool contrast
medium (BPCM) (0.25 mMol/mL gadofosveset trisodium, Vasovist Bayer Schering, Berlin,
Germany/Ablavar, Lantheus Medical Imaging, Inc., USA) was injected via the central venous
catheter at a flow rate of 5 mL/s. CM administration was followed by injection of 20 mL 0.9%
saline solution at the same rate. Time-dependent maps of T1 relaxation rate changes were com-
puted using the method of Li et al. [25].

Increased or reduced blood flow was induced by local injection of adenosine (Adenosin Life
Medical, 5 mg/mL, Carinopharm, Germany) into the femoral artery using a syringe pump. The
dose was chosen according to its flow-enhancing effect. After about 5 min, a steady blood flow,
measured by the US flow probe, was achieved, and MRI measurement was started. A total of
up to three perfusion measurements were performed per animal. To avoid systematic errors,
the order of flow levels following adenosine administration was randomly changed. This was
done to compensate for systematic errors due to signal saturation resulting from CM
accumulation.

The flow measurement protocols were followed by acquisition of anatomical images without
CM administration (Fig 1.XI). Then scans with rapidly extravasating LMCM were obtained. A
dose of 2 mL of LMCM was administered locally at 1.0 mL/s.

Volumetry

Volumetry, segmentation (Fig 3), and determination of muscle perfusion were performed
using the AmiraDev 5.2 visualization package (Mercury Computer Systems, Berlin, Germany)
on a Debian Linux 64 bit workstation. The functionality of AmiraDev 5.2 has been extended by
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Fig 3. Muscle segmentation and examples of tissue blood curves. Muscle segmentation and examples of tissue blood curves obtained by averaging
over all segment voxels. The adenosine response and thus the flow increase were inhomogeneously distributed over the different muscle segments. The
dash-dot line represents the measurement of the first flow state in which a flow of 174 mL/min was measured at the femoral artery with the Doppler flow
probe. The dashed (solid) line represents the second (third) measurement with a Doppler flow of 309 (456) mL/min.

doi:10.1371/journal.pone.0128060.9003

the application of AmiraDev tools on dynamically acquired data by software packages imple-
mented as dynamic link libraries in AmiraDev.

The morphological MR images and pre and post local LMCM difference images (T1-TSE)
(Fig 1.1T and 1.XT) and the dynamic GRE images with local CM administration (Fig 1.IX and 1.
X) were used for separate segmentation of eight different tissue regions (Fig 3), henceforth
called segments: medial, cranial, lateral, and pelvic thigh muscles, lower leg, bones, skin, and
fat. Furthermore, the percentage volume of each tissue compartment separated in this way rela-
tive to the total volume of the hind leg was calculated.

Perfusion Evaluation

The baseline dynamic scans were used for calculation of baseline 3D longitudinal relaxation
rates (R;o) and magnetization maps (Mp). The relaxation rate (R;o) and magnetization (M,)
maps were used to convert the dynamic k-space-sampled GRE scans into 4D relaxation rate
change maps R, (t). The relaxation change-time curves are directly proportional to the concen-
tration-time curves via the expression [25]:

c) =5, (1)
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Fig 4. Diagrams of the one- and two-compartment model. Diagrams of the one- and two-compartment model.

doi:10.1371/journal.pone.0128060.9004

where AR is the relaxation rate change and ®; =19 L - mmol s (at 1.5T and 37°C) is the

relaxivity of gadofosveset [26]. To calculate perfusion, the arterial input function (AIF) is nec-
essary. The AIF, C{*”(t), was extracted from the voxels that were definitely and completely lo-
calized in the abdominal aorta in order to avoid partial volume effects. The volume of interest
(VOI) of the AIF consisted of approximately 10 voxels, covering an absolute volume of 378
mm?®. The tissue curves of the eight segments and the AIF were extracted from the dynamic re-
laxation change map.

The first 60 seconds of the relaxation rate change-time curves of the averaged voxels of the
ATF and tissue segments were used for model fitting. Before numerical analysis of the time
curves, the temporal resolution of the curves was increased to 0.1 seconds using linear interpo-
lation. Perfusion was calculated by numerical deconvolution of the tissue relaxation rate
change curves with noninvasively determined arterial input curves using an analytical ap-
proach for the residue function as described in detail by @stergaard et al in [27].

The design of our models (depicted schematically in Fig 4) was based on the indicator dilu-
tion theory and required the deconvolution of the tissue blood concentration-time curve in tis-
sue capillaries and tissue arterioles, C; (¢) [28]:

Gy(t) = F'- Cy(1) ® H'(t), (2)
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where i = a, ¢ indicates the respective compartment (arteriolar or capillary), F' is perfusion, and
H'(t) are the respective residue functions with mean transit times T":

Hi(t) = e /™. ®3)

A single exponential was used as a first-order model to describe the residue function. For
such a system, the residue function is an exponential [29]. We used general least-squared mini-
mization to fit for T* and F' [27].

To calculate the AIFs Ci () for the two single compartments we corrected C{*"(¢) for delay
At and dispersion times 1/8:

C () = CF(t + AF) @ (), )
where
W(t)=p et (5)

are the vascular transport functions that describe bolus dispersion during effective transit times
1/8' from the site of ATF measurement to the input to the particular region of interest (ROT).
Fig 5 shows the AIFs (gray solid line) measured in the aorta for the three flow measurements
of the same experiments as in the example discussed in the Results section. In addition, the cor-
rected AIFs for the single-compartment model and for the capillary and arteriolar compart-
ment of the two-compartment model are shown.
Finally, the sum

G,(8) = v G(1) + v G (1) (6)

gives the average tissue concentration time-curve in the ROI under consideration, where v;
and v? are the fractional capillary and arteriolar blood volume, respectively.

The MRI relaxation change-time curve for each segment was determined by averaging the
contributions of all voxels over the volume of the entire segment. Within these ROIs, mean
medullary and cortical perfusion was determined in mL/min/100cm® via model fitting with the
one- and two-compartment model. As proposed by Sourbron et al. [30] and Donaldson et al.
[31], the F-test for model comparison was used to decide whether to use the results of the one-
compartment or two-compartment model fit.

The segment volume was multiplied with the perfusion of the respective segment to deter-
mine flow in each segment. The flow probe is surrounded by an artifact area with a radius of
approximately 1 cm, which was excluded from flow calculation. Total flow was calculated by
summing up the contributions of the individual segments. The total flow values were compared
with the invasive blood flow measurements provided by the implanted US flow probe.

The full protocol with perfusion measurements at three different blood flow levels was per-
formed in six of the seven pigs, while only two measurements were performed in one pig (Fig
1.III-1.VIII). For the flow measurements in each pig, different flow levels were aimed at by
adenosine administration. To minimize a possible effect of CA accumulation, the order in
which the three different flow levels were induced was varied, i.e. the order of flow levels was
varied from highest to lowest in part of the pigs and vice versa in the other pigs.

The tissue blood flow curves were generated by averaging large tissue regions located in the
center of the area covered by the body coil. The AIF, however, was derived from an area of ap-
proximately 10 voxels in the aorta close to the coil edge. This method made it necessary to cor-
rect the model flow values with regard to the AIF steady state phase of the individual
measurements. For each of the n = 20 flow measurements, we calculated the time-dependent
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doi:10.1371/journal.pone.0128060.9005

mean AIF relaxation rate w,, by averaging all AIF time curves over 20 seconds starting approxi-
mately 60 seconds after bolus arrival for each of the n measurements:

w, =< Ca(ti)‘i:j....‘k >,n = 1...20, (7)
where i = 0 is the index of the time of bolus arrival, j is the index for the time increment 60 sec-

onds after bolus arrival, and k is the time increment 20 seconds after ¢;. Then we calculated the
mean AIF amplitude

W=<w, > (8)

and calculated a normalized AIF for each flow measurement by dividing the individual AIF
curve height by the overall mean AIF curve height:

Ef™=c,-F, ©)
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8 Seconds after
Bolus Arrival

Fig 6. Coronal image of a dynamic GRE scan. Coronal image of a dynamic GRE scan obtained eight seconds after bolus arrival. Also shown are examples
of the three arterial input function measurements in the abdominal aorta.

doi:10.1371/journal.pone.0128060.9006

with

c, =w,/W. (10)

Statistics

Statistical analysis was performed using Microsoft Excel 2010 (Microsoft, Redmond, Washing-
ton, USA) and Matlab R2011b (The MathWorks Inc., Natick, Massachusetts, USA). All values
were expressed as means and standard deviations as error. The correlation between the two
models (invasive flow measurement and DCE data) was assumed to be linear, and the error be-
tween the methods was assumed to be normally distributed. Correlations were calculated using
the method of linear regression analysis, and significance was estimated by the Pearson correla-
tion coefficient. P < 0.05 was considered significant.

Results

Seven animals were successfully examined and twenty flow measurements were done. The dy-
namic scans covered the entire abdomen including a large part of the aorta (Fig 6). To generate
arterial input functions, we averaged over a set of about twenty full blood voxels in the aorta.
The morphological and dynamic scans acquired with local CM administration (shown in Fig
2) were used to outline different muscle segments (see Fig 3). Apart from the displayed seg-
ments (cranial, lateral, medial thigh muscle, lower leg, skin, fat, and bone) the border region
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1. Flow Level

between lower leg and upper leg was outlined as an eighth region because the assignment to
the respective segments was not clear enough in this intermediate area. However, for the flow
calculation by multiplication of segment perfusion and segment volume followed by summa-
tion of the individual contributions, it was of crucial importance to include the entire hind leg
volume.

Fig 3 presents examples of the tissue blood time curves of a single pig for three perfusion
values and four different muscle segments (lateral and cranial thigh muscle, pelvic muscle and

lower leg). In these examples, the lateral and cranial thigh muscle shows no response to admin-
istration of the vasodilator adenosine. In all experiments, the lower leg exhibited the strongest
tissue reaction to adenosine administration. In this particular example, the pelvic muscle also
shows a strong reaction. The response to local adenosine injection into the femoral artery re-
sulted in an increase in the general height of the tissue curve and especially in a strong bolus in-
crease in height and slope.

Fitting examples for the one- and the two-compartment-model are presented in Fig 7. The
examples show the fit to the tissue blood-time curves at three different stable flow levels in the
lower leg segment. The F-test chooses the model fit with respect to the goodness of fit and the
number of model parameters. For the first and lowest blood flow level (174 mL/min), the F-test
chose the one-compartment model. For the second (309 mL/min) and third (456 mL/min)
flow levels with significantly higher flows measured with the Doppler probe, and thus a high
bolus contribution, the parallel two-compartment model was chosen by the F-test. Especially

for the third measurement, with the large bolus contribution, the one-compartment model un-

derestimates the bolus increase as well as the washout region.
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doi:10.1371/journal.pone.0128060.9008

We plotted 20 flow values from seven pigs measured with the DCE-MRI model versus the
corresponding Doppler flow values (Fig 8). If only the one-compartment model is used for all
segments (Fig 8A), a correlation of R = 0.51 is obtained with a significance of P = 0.02, a slope
of the regression line of m = 0.4, and an ordinate axis intercept of the regression line of 371
mL/min. Ideally, a slope of 1 and an ordinate intercept of zero would be expected. If we take
into account both the one-compartment and the two-compartment model and let the F-test
decide which one delivers the most accurate results (Fig 8B), we obtain a correlation of the flow
values of R = 0.89 with a significance of P = 107, a slope of the regression line of 1.2, and an or-
dinate intercept of 259 mL/min. The ordinate intercept of 259 mL/min represents an average
perfusion of the hind leg of 4.7 mL/(min-100cm?).

Fig 9 depicts the correlation of the uncorrected results obtained with the F-test selection

method and the flow values measured with the Doppler probe. With a correlation of R = 0.69
and significance of P < 0.001, the correlation is still high. The slope of the regression line,
m = 1.1, is very close to the expected result. However, the standard deviation ¢ is 270 mL/min
for the uncorrected case and only 138 mL/min for the corrected case. Also, the ordinate inter-
cept is higher (337 mL/min) than for the corrected case (259 mL/min). This result underlines
that, in the present setting, flow correction with respect to the AIF steady state is justified.

Table 1 presents mean perfusion values in the eight different muscle (values determined by
using the F-test and corrected AIF) and tissue segments for four categories of flow values mea-
sured with the Doppler probe. The perfusion values measured with DCE-MRI ranged from 2
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doi:10.1371/journal.pone.0128060.9009

Table 1. Mean perfusion values in four different Doppler flow regions and for the different muscle segments.

Doppler Flow [mL/min]

Segment 142-320 359-456 555-726 776-941
Lat. Thigh 4 2 8 7

Cran. Thigh s "’E 3 9 21 14

Skin & Fat 7 8 8 11 10 12

Med. Thigh % 9 8 14 23 25
Lower Leg o g 9 15 32 23
Pelvis § = 14 11 22 24
Thigh/L.Leg S [ 19 18 31 44

Bone 23 25 27 29
Mean perfusion values in four different Doppler flow regions and for the different muscle segments.

doi:10.1371/journal.pone.0128060.t001
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doi:10.1371/journal.pone.0128060.9010

mL/(min-100 cm?) to up to 44 mL/(min-100 cm®). Moreover, especially in the muscle segments
with low and moderate perfusion (Fig 10, upper row), there were high correlations between the
corrected DCE-MR flow values and the Doppler flows, R = 0.56-0.87. The faintest response to
adenosine administration was found in non-muscular tissue, namely bone, skin, and fat. The
highest blood flow increase was observed in the medial thigh muscle (Fig 10, upper left plot).

For flow calculation, the entire perfused volume supplied by the femoral artery had to be in-
cluded. Therefore, voxels not definitely assignable to the upper or lower leg had to be summa-
rized in a separate segment referred to as “thigh/lower leg” and including contributions of skin
and fat. Compared to the high correlations in the thigh muscles and in the lower leg, the low
correlation in the combined segment confirms that segmentation of the muscles was necessary.

Plotting the arteriolar and capillary contributions of the corrected F-test model flows against
the Doppler measurements (Fig 11) shows that the flow increase is mainly detected in the arte-
riolar compartment. The overall flow of the hind leg muscles, as measured by the ultrasound
probe, highly correlates with the arteriolar contribution of the flow from the MRI measure-
ment, R? = 0.86 and P*= 9 - 107 Linear regression yields a slope of 1.1 and a y-axis intercept
of -195 mL/min. The capillary flow contribution of the MRI measurement results in a correla-
tion coefficient of only R = 0.13 with a significance of P = 0.57, and linear regression reveals a
slope of 0.1 and a y-axis intercept of 446 mL/min. These results suggest that flow increases
caused by adenosine administration are mainly due to the activation of arterio-venous shunts
[32-36].

Discussion

In our experiments, dynamic scans were acquired using a k-space undersampling and data-
sharing method known as Time-resolved angiography With Stochastic Trajectories (TWIST)
[37, 38]. This technique yields sufficiently high temporal resolution without sacrificing spatial
resolution and anatomic coverage. However, k-space undersampling may distort enhancement
curves, especially when the signal is changing rapidly, for example, during first-pass perfusion
[37]. This might affect the accuracy of our kinetic modeling parameters especially with regard
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doi:10.1371/journal.pone.0128060.g011

to the determination of the arterial input function and the generation of high-flow tissue blood
curves with a large bolus contribution, where the two-compartment model is employed. A cen-
tral region of 20% and a sampling density of about 20% is often used in the tracer kinetic com-
munity [37, 39]. This approach combines high temporal resolution of approx. 1.5 seconds with
minimal view sharing of the non-bolus phases during first pass (full width at half maximum
(FWHM) ~ 10 seconds).

However, the inclusion of k-space lines from the surrounding time points may lead to a drop
of the bolus peak. A too low AIF bolus peak leads to perfusion overestimation. This holds in par-
ticular for cases in which the F-test selects the arteriolar compartment for flow states with a large
bolus contribution (Fig 7 right plot column). Thus, especially at high flow states, the TWIST
technique may overestimate flow. This may explain a slope of the regression line larger than 1
and/or the y-axis intersection in the correlation plot (Fig 8B). Since tumors can be very small
(few mm), the small number of k-lines sampled every time point also might be a hindrance in ac-
tual cinical applications. Moreover, since tumors tend to have leaky vasculature, the intravascular
agent will leak into the interstitial compartment thereby producing the condition that would
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exist in tissue with intact vasculature and use of a low-molecular-weight contrast agent that
passes into the interstitial compartment. However, in this study we want to restrict the analysis to
the general case of healthy tissue as a basis for more advanced applications.

Incorrect bolus dispersion times might led to underestimation or overestimation of disper-
sion for the arteriolar compartment. Compared to the actual time resolution, the dispersion
times are rather small. Along with the inherent errors of the shared k-space technique, this
might preclude determination of dispersion times altogether.

Kershaw et al. suggest that an accurate measurement of model parameters relies on acquir-
ing data with high temporal resolution and low noise, particularly for models with large num-
bers of free parameters [40]. They investigated model accuracy in a simulation study,
examining the effects of temporal resolution, noise levels, and error on the measured arterial
input function. A temporal resolution of 1.5 s and high signal-to-noise ratio (SNR; noise
sd = 0.05) were found to ensure minimal bias (< 5%) in all four model parameters (in their
study: extraction fraction, blood flow, mean transit time, and extravascular extracellular
volume).

Temporal resolution in our experiments was approximately 1.5 s. We calculated a contrast-
to-noise ratio (CNR), by dividing the average height of the T1 relaxation rate change time
curves by the standard deviation of the time curves in the ten seconds before bolus arrival. The
CNR of the tissue blood curves was enhanced by averaging over all voxels of the muscle seg-
ments. Even for the lowest blood tissue uptake curves, we obtained CNRs of approximately 9
(noise SD = 0.04). Because of the height of the arterial input signal of the aorta we had a CNR
of the arterial input function in the order of 70, but due to averaging over just up to twenty full
blood voxels, we had a rather high arterial input noise SD of 0.25.

Despite the administration of the same body weight-adjusted CM dose in all pigs, there
were significant differences among the seven experiments in the height of the steady-state
phase of the AIFs. However, the steady-state phases of the three AIF measurements within one
experiment had approximately the same height (see Fig 6). The signal differences may be at-
tributable to magnetic field inhomogeneities in the few AIF voxels at the edge of the TIM body
coil and differences in automated shimming between the seven experiments.

In addition, we cannot rule out that, in the coil border regions, the true flip angles deviated
from the prescribed sequence values. When converting the scanner signals into a relaxation
rate change mabp, this effect will naturally lead to systematic errors. Moreover, accuracy of sig-
nal calculation is expected to be highest in the coil center since each coil element of the body
coil has a maximum number of neighbors. Therefore, in the border region of the coil (where
the abdominal aorta AIF is measured), signal corruption may take place.

Moreover, the amount of inflowing spins depended on the heart rate of each pig at the time
of measurement. Thus, different rates of new inflowing spins not in steady state may lead to
differences between the various AIF heights. The AIF had approximately 100 times higher sig-
nal values than the tissue blood curves, causing errors in the neighboring AIF voxels to be
more heavily weighted. Neglecting T2* effects could be an additional source of error.

Data quality might have decreased slightly from the first to the third measurement due to
contrast medium saturation, thus causing a lower CNR. However, significant data degradation
was not apparent. It is conceivable to take four measurements in future experiments. However,
to reduce a potential impact on flow correlation, we varied the order of the flow level change
within each experiment.

The accuracy of the reference Doppler flow probe is, according to manufacturer specifica-
tions, +10% [41]. Due to interference by the scanner signal, flow could not be measured by the
Doppler flow meter during MRI acquisitions. Therefore, Doppler flow values obtained right
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before the start of MR scans were averaged. The flow levels were stable for five minutes before
starting the MR measurement, and therefore significant drifts in flow levels during imaging
were unlikely.

Perfusion Modeling

Use of a more complex model does not automatically result in higher accuracy or precision.
Fitting a model is a reasonable method to learn more about underlying tissue physiology. But if
too few parameters are used, the model does not describe the data (underfitting). On the other
hand, using too many parameters may lead to a situation where the extra parameters only de-
scribe noise (overfitting). Our guiding principle was that the simplest model that describes the
data is the most appropriate. If a set of models with different numbers of parameters is used,
then the appropriate model for fitting the data can be determined by using statistical tests for
model comparison.

It is not clear whether the compartments actually separate physiological information. For
example, we cannot say with certainty that what we measure in the arteriolar compartment ac-
tually describes physiologic information gathered solely from the tissue arteries and arterioles.
At least, with better separation of different physiological structures, the capability of the model
to provide information on these separate structures increases. While the delay and dispersion
correction of the individual arterial input functions improves separation of the contributions
from the two compartments, the use of more model parameters leads to additional problems
such as overfitting, the same curve can be described by different parameter sets. As a result, it is
difficult to separate the effects of the vascular transport function from those of the residual
function resulting, in under- or overestimation of perfusion.

Comparison of the flow results using only the one-compartment model versus F-test selec-
tion (Fig 8) clearly shows that the combined use of both models is necessary for accurate perfu-
sion determination. Exclusive use of the two-compartment model leads to a correlation
between MRI flow values and Doppler flows of R = 0.66, with a significance of P < 0.002, a re-
gression line of y = 1.2x + 689 mL/min, and a standard deviation from the regression line of
335 mL/min. Thus, the two-compartment model improves determination of the flow increase
compared with the one-compartment model. F-test selection prevents curve fitting improve-
ment due to noise rather than physiologically accessible information and thus provides the
most accurate overall results. However, as stated by Sourbron et al. in [30], automated selection
criteria such as the F-test are useful as indicators for global trends, but they are not reliable on a
case-by-case basis, or when differences are more subtle. Therefore, due to incorrect selections
by the F-test in individual cases, statistical errors may arise.

Our results prove that, with a large amount of data and use of delay and dispersion correc-
tion, it is possible to obtain precise flow measurements even in low-perfusion tissue. To obtain
precise results, it is most important to use different models for high and low tissue perfusion
states and to use a statistical test to choose the optimal model for each case (as suggested by
[30] and [31]). Our results in Fig 8 and the results using only the two-compartment model
demonstrate that the two-compartment model overestimates flow in tissue in which no struc-
tural separation is possible between bolus phase and washout. Applying the one-compartment
model in regions where this separation is possible will most likely result in an underestimation
of flow.

A drawback of the use of delay and dispersion correction is that additional model parame-
ters must be taken into account. According to Sourbron and Buckley [17], the state of an n-
compartment model can only be identified when the corresponding residue function contains
n clearly separated exponential terms. Hence, to stabilize the fit and to restrict the parameter
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space of the model, physically meaningful constraints were imposed on parameters. For exam-
ple, it was required that the bolus delay and the bolus dispersion of the arteriolar compartment
should always be lower than those of the capillary compartment.

The perfusion values measured in the present study cover the range of flow levels reported
in the literature for low-flow muscle, healthy and diseased prostate, and the lower end of high
muscle perfusion during activity. Thus, our study shows that muscle blood flow can be used as
a tissue model for perfusion validation studies. Armstrong et al. determined average muscle
perfusion of the hind leg of miniature pigs during treadmills exercises. Depending on stress,
the values ranged between 20 and 124 mL/ (min-cm?®) [42]. Moreover, our results confirm sev-
eral earlier studies [15, 42-46] stating that muscle perfusion differs among muscles and that
primarily the high-oxidative extensor muscles have blood flows above average muscle blood
flow. Furthermore, our study confirms that muscles have the ability to adapt their perfusion to
physiologic requirements.

Moreover, whereas normal microvasculature is characterized by well structured branching,
tumor angiogenesis in prostate cancer is characterized morphologically by an increase in the
number of blood vessels including new capillaries, capillary sprouts, non-endothelialized
capillaries and arterio-venous shunts [32-36, 47-49]. Different vessel types might also signifi-
cantly contribute to local perfusion as well as found in the muscle. Thus, the findings of the
present study might help in improving the accuracy of noninvasive imaging-based perfusion
measurement in low-flow tumor tissue.

Conclusion

The DCE-MRI technique presented here uses a blood pool contrast agent and a F-test selection
method for different model approaches. It allows absolute quantification of skeletal muscle
flow and is thus applicable for low perfused organs like prostate and breast. Our results show
that the technique has sufficient accuracy and reproducibility to be transfered to the clinical
setting.
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4.2 Messung des interstitiellen Volumens

Der Inhalt dieses Abschnitts wurde verdffentlicht in:

Hindel, Stefan; Sohner, Anika; Maafl, Marc; Sauerwein, Wolfgang; Moll-
mann, Dorothe; Baba, Hideo Andreas; Kramer, Martin; Liidemann, Lutz.
Validation of Interstitial Fractional Volume Quantification by Using Dyna-
mic Contrast-Enhanced Magnetic Resonance Imaging in Porcine Skeletal
Muscles. Investigative Radiology. 52(1):66—73, Jan 2017.

http://journals.lww.com/investigativeradiology/Citation/2017
/01000/Validation_of_Interstitial_Fractional_Volume.8.aspx
DOTI: 10.1097/RLI.0000000000000309

Aus urheberrechtlichen Griinden ist dieser Artikel in der Dissertations-
chrift nicht enthalten.

Zusammenfassung des Inhalts der Studie

Es wurden 12 Niedrigblutflussmessungen unserer Tierexperimente verwen-
det, um in niedrig perfundiertem Skelettmuskelgewebe verschiedene pharma-
kokinetische Modelle fiir schnell extravasierendes, niedermolekulares Kon-
trastmittel hinsichtlich ihrer Fahigkeit zur Messung des interstitiellen Volu-
mens zu untersuchen. Es handelte sich dabei um das einfache (TM) und das
erweiterte Toftsmodell (ETM) und das Zwei-Kompartiment-Austauschmodell
(2CXM). Als Referenzmessung wurden histologische Mikroskopieuntersu-
chungen von Gewebebiopsien durchgefiithrt. Es wurde auflerdem das Ver-
halten verschiedener Modellparameter gegen variierende Akquisitionsdauern
untersucht. Die Ubereinstimmungen zwischen Histologie (7. = 4,8%) und
den Messungen mit dem 2CXM (9, = 6,6%) waren in Anbetracht der Mes-
sunsicherheit (Interquartialabstand ca. 2,5% (Histologie) beziehungsweise
4,5% (2CXM)) gut. Fiir die beiden Toftsmodelle wurden identische Ergeb-
nisse mit einer starken Abh#ngigkeit von der Akquisitionsdauer erhalten.
Fiir kurze Akquisitionsdauern von etwa sechs Minuten, welche aus prakti-
schen Griinden in der klinischen Anwendung {iblich sind, ergaben sich zwar
zufilligerweise recht gute Ubereinstimmungen mit den histologischen Mes-
sungen (0. = 5,2%), fiir lange Messdauern von 15 Minuten, fiir die ei-
ne groflere Verldsslichkeit der Ergebnisse zu erwarten war, iiberstiegen die
ve-Medianwerte der Toftsmodelle mit beinahe 8% die histologischen Refe-
renzmessungen aber bei weitem. Das 2CXM verhielt sich aufgrund seiner
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grofferen Anzahl an Anpassungsparametern und somit realistischeren Ge-
stalt gegen Anderungen der Akquisitionsdauer bei der Messung des inters-
titiellen Volumens wesentlich stabiler als die Toftsmodelle. Fiir die klinische
Tumorbewertung auf Grundlage des Extravasationsparameters v, ist das
2CXM deshalb weitaus besser geeignet als die iiblicherweise verwendeten
Toftsmodelle.
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4.3 Messung des Blutvolumens

Der Inhalt dieses Abschnitts wurde veroffentlicht in:

Hindel, Stefan; Sohner, Anika; Maafl;, Marc; Sauerwein, Wolfgang; Ba-
ba, Hideo Andreas; Kramer, Martin; Liidemann, Lutz. Validation of Blood
Volume Fraction Quantification with 3D Gradient Echo Dynamic Contrast-
Enhanced Magnetic Resonance Imaging in Porcine Skeletal Muscle. PloS
One. 12(1):e0170841, Jan 2017.

http://journals.plos.org/plosone/article?id=10.1371/journal.
pone.0170841
DOI: 10.1371/journal.pone.0170841

Zusammenfassung des Inhalts der Studie

In neun tierexperimentellen Messungen, in denen mit kontinuierlicher in-
terarterieller Adenosinadministration niedrige Blutfliisse eingestellt wurden,
wurde das Blutvolumen mit verschiedenen DCE-MRT-Methoden bestimmt.
Dies geschah in fiinf Skelettmuskelgewebebereichen der Hinterlédufe der Ver-
suchstiere. Ziel war es, die Messgenauigkeit der verschiedenen Modelle und
Methoden in niedrig perfundiertem und niedrig vaskularisiertem Gewebe
zu evaluieren. Die DCE-MRT-Ergebnisse wurden mit Lichtmikroskopieaus-
wertung immunohistochemischer Isolectingewebefirbungsdaten verglichen.
Es wurden sowohl DCE-MRT-Methoden auf Grundlage von mit intravas-
kuldren Kontrastmitteln (BPCA) generierten Messdaten ausgewertet als
auch Methoden auf Grundlage von niedermolekularen, schnell extravasie-
renden Kontrastmitteln (LMCA). Fiir die Berechnung des Blutvolumens mit
den BPCA-Daten verwendeten wir die in Abschnitt 3.3 beschriebene Bolu-
sentfaltungstechnik und eine einfache Verhiltnisbildung aus den Gleichge-
wichtsbereichen der Gewebe- und AIF-Konzentrationszeitkurven. Die LMCA-
Daten wurden mit dem erweiterten Toftsmodell (ETM) und dem Zwei-
Kompartiment-Austauschmodell (2CXM) ausgewertet. Fiir alle MRT-Me-
thoden wurden, je nach Gewebebereich, Blutvolumenmedianwerte im Be-
reich von v, ~ 1,0%3,0% gefunden, mit einer guten Ubereinstimmung
sowohl untereinander als auch im Vergleich zu den histologisch ermittelten
Blutvolumenwerten und auch mit muskelgewebebereichsbezogenen Litera-
turvergleichswerten. Eine Ausnahme bildete dabei das ETM, das um eine
Groflenordnung geringere Blutvolumina zeigte. Die Varianz der erhaltenen
Werte war fiir alle Muskelgewebegruppen am grofiten fiir das 2CXM. Fiir den
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vaskuldren Parameter v, wurden besten Ubereinstimmungen mit den Histo-
logiewerten bei gleichzeitig geringster Wertevarianz mit den beiden BPCA-
MRT-Methoden erhalten.
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Abstract

The purpose of this study was to assess the accuracy of fractional blood volume (v,,) esti-
mates in low-perfused and low-vascularized tissue using dynamic contrast-enhanced mag-
netic resonance imaging (DCE-MRI). The results of different MRI methods were compared
with histology to evaluate the accuracy of these methods under clinical conditions. v, was
estimated by DCE-MRI using a 3D gradient echo sequence with k-space undersampling in
five muscle groups in the hind leg of 9 female pigs. Two gadolinium-based contrast agents
(CA) were used: a rapidly extravasating, extracellular, gadolinium-based, low-molecular-
weight contrast agent (LMCA, gadoterate meglumine) and an extracellular, gadolinium-
based, albumin-binding, slowly extravasating blood pool contrast agent (BPCA, gadofosve-
set trisodium). LMCA data were evaluated using the extended Tofts model (ETM) and the
two-compartment exchange model (2CXM). The images acquired with administration of the
BPCA were used to evaluate the accuracy of v, estimation with a bolus deconvolution tech-
nique (BD) and a method we call equilibrium MRI (EqMRI). The latter calculates the ratio of
the magnitude of the relaxation rate change in the tissue curve at an approximate equilib-
rium state to the height of the same area of the arterial input function (AIF). Immunohisto-
chemical staining with isolectin was used to label endothelium. A light microscope was used
to estimate the fractional vascular area by relating the vascular region to the total tissue
region (immunohistochemical vessel staining, IHVS). In addition, the percentage fraction of
vascular volume was determined by multiplying the microvascular density (MVD) with the
average estimated capillary lumen, n(g)z, where d=8um is the assumed capillary diameter
(microvascular density estimation, MVDE). Except for ETM values, highly significant corre-
lations were found between most of the MRI methods investigated. In the cranial thigh, for
example, the v, medians (interquartile range, IQRs) of IHVS, MVDE, BD, EqQMRI, 2CXM
and ETM were v, = 0.7(0.3)%, 1.1(0.4)%, 1.1(0.4)%, 1.4(0.3)%, 1.2(1.8)% and 0.1(0.2)%,
respectively. Variances, expressed by the difference between third and first quartiles (IQR)
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were highest for the 2CXM for all muscle groups. High correlations between the values in
four muscle groups—medial, cranial, lateral thigh and lower leg - estimated with MRI and
histology were found between BD and EqMRI, MVDE and 2CXM and IHVS and ETM.
Except for the ETM, no significant differences between the v, medians of all MRI methods
were revealed with the Wilcoxon rank sum test. The same holds for all muscle regions using
the 2CXM and MVDE. Except for cranial thigh muscle, no significant difference was found
between EqMRI and MVDE. And except for the cranial thigh and the lower leg muscle, there
was also no significant difference between the v, medians of BD and MVDE. Overall, there
was good v, agreement between histology and the BPCA MRI methods and the 2CXM
LMCA approach with the exception of the ETM method. Although LMCA models have the
advantage of providing excellent curve fits and can in principle determine more physiological
parameters than BPCA methods, they yield more inaccurate results.

Introduction

Capillaries form a microvascular network that supplies the tissue with nutrients. Changes in
microcirculation can be used as a diagnostic indicator of abnormal lesions and to optimize the
treatment of disease [1]. For example, the fractional tissue blood volume, v}, which is defined
as the volume fraction inside the capillary bed [2], represents one of the most valuable parame-
ters for noninvasive tumor grading and can be estimated using dynamic contrast-enhanced
magnetic resonance imaging (DCE-MRI) [3, 4].

DCE-MRI can be performed with different MRI sequence settings and contrast agents, thus
enabling detailed assessment of microvascular integrity [5, 6]. This MRI technique enables
diagnostic estimation of individual tumor vessel parameters and assessment of the response of
tumor vessels to various forms of therapy [7, 8]. Using intravascular contrast agents (also called
blood pool contrast agents, BPCA), v}, and blood flow inside a voxel can be estimated. BPCA
have the advantage that short acquisitions of 1-2 minutes are sufficient to determine vascular
parameters. Imaging with well-established extravasating contrast agents (low-molecular con-
trast agents, LMCA) on the other hand require about ten minutes to acquire meaningful data
[2].

DCE-MRI using LMCA enables determination of the interstitial volume fraction and per-
meability surface area product and other parameters. So far, the most widely used pharmacoki-
netic model applied to data of this kind in clinical routine is the extended Tofts model [9].
However, it has the disadvantage of not taking into account the dispersion of the contrast
agent bolus while passing through the vascular system, which results in considerable underesti-
mation of blood volume [10, 11]. Moreover, its parameter, K", combines various types of
essential information on tissues structure and function into a single quantity.

Combined administration of an LMCA and a BPCA has the potential to separate more
accurately the relevant physiological transport processes (perfusion and permeation) [2, 12,
13]. Improvement of MRI scanner hardware and image reconstruction software has led to an
increase in image quality and temporal resolution combined with good spatial coverage, which
makes an evaluation of more complicated models conceivable, e.g., the two-compartment
exchange model (2CXM) [1, 2]. More elaborate models presumably describe the microvascular
tissue structure and function more realistically and are likely to provide more detailed and reli-
able information on tumor pathophysiology.
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Abnormal formation of new vessels by sprouting or splitting processes (neoangiogenesis),
initiated by growth proteins secreted by the tumor for the sole purposes of its own nutrient
supply, leads to an anarchistic vascular organization of largely dilated microvessels accompa-
nied by significantly increased arteriovenous shunt flow [13-15]. The degree of angiogenesis is
an essential biomarker providing information on the activity and malignancy of brain tumors
[16]. Increasing density of tumor neovascularization is a prominent sign of increasing histo-
logical grade and progression of many types of tumors. Histologically, neovascularization is
quantified by measurement of microvascular density [17].

Microvascular blood volume has become important in the study of tissue malignancy in
low-perfused organs such as skeletal muscle and the breast [13, 18-20] as well as in highly per-
fused brain tumors [3, 4, 21-27]. Preclinical BPCA-DCE-MRI results suggest that tumor vas-
cular permeability or tumor blood volume clearly correlates with tumor grade and tumor
angiogenesis, as estimated by histological microvascular density quantification, and with
tumor response to anti-angiogenic therapy [28]. In addition, the endothelial walls of tumor
vessels become more permeable. Therefore, the simultaneous determination of endothelial
permeability and tumor blood volume in a single test in the same subject is desirable.

In vivo studies of the well-described skeletal muscle of large mammals with DCE-MRI pro-
vide detailed insights into the contrast enhancement of low-perfused tissue, and thus provide a
clearer understanding of the functional and structural composition of its tissue architecture.
The findings from well-reproducible studies in healthy homogeneous tissue constitute an
essential reference for the clinical detection and characterization of malignant tissue in
humans. In particular, the pig is a well-suited biomedical non-rodent model for the pharmaco-
kinetics of the human microvasculature because it shares various physiological similarities
with humans, especially with regard to its cardiovascular system [29]. Pig hearts are about the
same size as human hearts, and coronary blood flow, hemodynamics, and myocardial contrac-
tility are similar [30]. Moreover, using domestic pigs as a model allows choosing animals with
a body weight similar to humans to ensure maximum comparability. Thus, in the present
study, swine skeletal muscle was used to validate the ability of pharmacokinetic DCE-MRI
models to quantify the blood volume fraction.

Materials and Methods
Animals

In the present study, 14 adult female pigs (German Landrace or hybrid form; age: approxi-
mately 20 weeks; body weight: 56 to 67 kg; no food restriction) were sacrificed. Before this
study, another 6 pigs were used to develop and optimize the surgical technique [31] and to
establish optimal DCE-MRI and anatomical MR imaging protocols. Two or three animals at a
time were bought from a local pig breeding farm. Two weeks before the experiments they were
housed together in a 20 square meter vivarium with species-appropriate entertainment facili-
ties. Only healthy animals without known cardiovascular or musculoskeletal disorders were
used. The pigs were not fed overnight prior to the experiment but had free access to water. The
local institutional ethics committee, the Landesamt fiir Natur, Umwelt und Verbraucherschutz
Nordrhein-Westfalen (Approval No. 84-02.04.2012.A208), authorized the animal study, and
all experiments were performed in accordance with the German Animal Protection Act. An
MRI-compatible monitoring device (Veris, Medrad, Germany) was used for monitoring heart
rate and oxygen saturation. None of the pigs woke up during any phase of the experiments. At
the end of the experiment, the pig was euthanized under a higher anesthetic dose and by the
injection of T61 (0.3 mL/kg).
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Surgical Technique and Histology

All surgical procedures were performed, under aseptic conditions, in an operating room
equipped for large animals. The pigs were premedicated via an intra- muscular injection of 30
mg/kg ketamine (ketamine 10%, Ceva Tiergesundheit GmbH, Germany), 2 mg/kg azaperone
(Stresnil Janssen-Cilag GmbH, Germany), and 0.02-0.05 mg/kg atropine sulfate (Atropinsul-
fat, B. Braun Melsungen AG, Germany). A peripheral 20-G venous catheter was placed in a ear
vein and, approximately 30 min after premedication, total intravenous anesthesia was initiated.
A perfusor was used to inject 4-7 mg/kg/h propofol (Propofol-ratiopharm, Ratiopharm, Ger-
many), 0.1-0.5 mg/kg/h midazolam (midazolam injection solution 0.5%, Germany), and
0.0015 mg/kg/h fentanyl (fentanyl citrate solution 3.9 mL/50 mL, Germany). A tracheal tube
was placed (Hi-Contour cuffed tracheal tube, ID 8.0, Mallinckrodt, Ireland), and the pig was
ventilated with a respiratory device (Fabius, Draeger, Germany). The tidal volume was set at
10 mL/kg, the respiratory rate at 12-14 breaths/min, and the positive end-expiratory pressure
at 5 mbar. The tidal volume and frequency were adjusted to keep end-expiratory CO2 within
35-40 mmHg and to maintain at least 95% peripheral oxygen saturation. A central venous
catheter (3-Lumen-ZVK-Set, ARROWgard Blue, Arrow, Germany) was placed in the jugular
vein on the right side of the neck; the central venous catheter was used for administration of
the contrast agent (CA).

In six experiments, MRI acquisitions were followed by obtaining muscle biopsies (1 x 1 x 1
cm) from the lateral (biceps femoris muscle), the cranial (rectus femoris muscle) and the
medial (gracilis muscle and adductors) thigh muscles and from the lower leg muscle (gastroc-
nemius muscle). Except of one, these experiments were no subset of the MRI experiments. The
tissue samples were fixed in formaldehyde (4.5%), embedded in paraffin and cut with a rotary
microtome (HM355S, Microm International GmbH, Walldorf, Germany) into 2-3 ym-thick
sections.

Vascular endothelium was labeled using immunohistochemical staining with isolectin. The
sections were deparaffinized in xylene and rehydrated in a descending alcohol series (100%,
95%, 70%) and tap water. Subsequently, the sections were placed in a 3% solution of H,O, for
10 min and rinsed with wash buffer (DCS Innovative Diagnostik-Systeme Dr. Christian Sartori
GmbH & Co. KG, Hamburg, Germany). This step was followed by a protein block with 10%
donkey normal serum (DNS) in Dako Real Antibody Diluent (Dako Deutschland GmbH,
Hamburg, Germany) for 60 min at room temperature. The sections were rinsed with wash
buffer and stored at 4°C over night in a solution of isolectin (Biotinylated Bandeiraea simplici-
folia lectin I Isolectin B4, Vector Laboratories, inc., Burlingame, USA) at a dilution of 1:100 or
1:500 with block buffer (10% DNS in Dako Real Antibody Diluent). After rinsing with wash
buffer, the sections were overlayed for 45 min with streptavidin-HRP (Dianova GmbH, Ham-
burg, Germany) at a dilution of 1: 500 and then rinsed again. After that the sections were
placed in diaminobenzidine (DAB) solution twice for five minutes and again rinsed with wash
buffer. This was followed by counterstaining with hematoxylin and blueing under running tap
water. The sections were dehydrated in ascending alcohol series (70%, 95%, 100%) and xylene
and covered with Entellan (Merck, Darmstadt, Germany).

The samples were examined with a light microscope (Zeiss Axioplan, Carl Zeiss Microscopy
GmbH, Jena, Germany). From each muscle section, 20 images (magnification 400x) were
taken with a special camera. Images were taken randomly in a meandering manner, selecting
only low-artifact fields of view, where possible without breaks or overlays. This was followed
by semiautomatic analysis of the images with the microscope’s morphometry software (Zeiss
Axio Vision, Axio Vs40 4.6.3.0, Jena, Germany).
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Fig 1. Light microscopy image of a histological preparation from the medial thigh muscle with vascular endothelium stained brown by
isolectin. The selection was performed by semiautomatic analysis of the images with the microscope’s morphometry software to determine the
area, number and diameter of the vessels. The outer borders of the segmented vessels are labeled in green.

doi:10.1371/journal.pone.0170841.g001

Immunohistochemical Vessel Staining Estimation Method. The images of isolectin-
stained sections were segmented using a first threshold set to label the whole tissue area includ-
ing muscle cells, connective tissue, vessels, vessel lumina and other tissue structures. The tissue
area was determined. A second threshold was set to label brown-colored endothelial cells
(Fig 1). Manual correction was performed to include vessel lumina while excluding falsely
detected areas such as cell nuclei. The area, number and diameter of the vessels were deter-
mined. S1 File

Parameter analysis was performed using Microsoft Excel 2010 (Microsoft, Washington,
United States). First, the total tissue area was determined. The tissue areas composed of muscle
cells, connective tissue, vessels and their lumina, and other tissue structures were determined
in square microns using the morphometry software. Note that paraffin embedding leads to tis-
sue shrinkage and makes intercellular spaces appear larger.
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Thus, the fluid-filled portions of the intercellular spaces cannot be determined reliably. In a
previous study, the percentage of interstitial fluid space (IFS) in frozen sections was deter-
mined [32]. We added this value to the morphometrically determined tissue area in this study
to obtain the total tissue area. Then the percentage of the vascular area of the total tissue area
was determined. The diameter of the vessels was calculated by the morphometry software in
microns. Since tissue processing is associated with approx. 20% shrinkage [33], this shrinkage
loss was added to the output value. In the following, we refer to this method of histological
blood volume determination as immunohistochemical vessel staining (IHVS).

Microvascular Density Estimation Method. Using the sites of the vessels determined for
IHVS, microvascular density (MVD) was calculated as the number of these vessels per square
micrometer. For a second method to estimate the fractional blood volume histologically, the
MVD was used to estimate the true vascular lumen. The MVD was multiplied by the average
estimated capillary lumen, (d/2)* - 7, given by the mean capillary diameter, d, assumed to be
d = 8um [34]. In the following, we refer to this method as microvascular density estimation
(MVDE).

MRI Technique

The pig was positioned supine on the scanner table. The MR scanner table had a built-in
32-channel coil (Siemens Magnetom Aera 1.5 T, Siemens Healthcare, Erlangen, Germany). A
body surface coil (array body coil, 18 RF channels, Siemens Healthcare, Erlangen, Germany)
was placed on the lower body of the pig. Heart rate and oxygen saturation were monitored
with an MR-compatible device (Veris, Medrad, Germany).

Nine of the 14 pigs were investigated using MRI methods to estimate fractional blood vol-
ume. To create relaxation-rate-change-time curves, baseline magnetization and relaxation
rates were determined before each dynamic acquisition using a T1w 3D gradient echo
sequence (TWIST, Siemens Healthcare, Erlangen, Germany) with different flip angles (o =5,
10°,20°, and 30°). The sequence parameters were: TR = 2.69 ms, TE = 0.86 ms, voxel size:

2.9 x 2.9 x 4.5mm?>, 160 x 128 x 48 reconstruction matrix, frequency encoding in the axial
direction, parallel imaging (GRAPPA) in 3D with 32 central k-space lines and an acceleration
factor of 6. The central k-space region was 100%, i.e., k-space sharing was not used for the
baseline acquisitions. To improve reproducibility of signal recordings, automatic sequence
adjustments were turned off.

The subsequent first 100 dynamic acquisitions were performed using both, peripheral
recording density and a central region of 20% each. The other settings were the same as for the
baseline acquisitions, except flip angle & = 30°. k-space sharing ensured a temporal resolution
of approx. 1.5 sec. The LMCA (Dotarem, Gadoteric Acid, 0.5 mmol/mL, molecular weight
0.56 kDa, Guerbet, France, 0.2 mL/kg body weight) was administered at an injection rate of 5
mL/sec during the dynamic scan starting after acquisition of the fifth image and was directly
followed by a 20 mL saline flush injected at the same rate. The 100 3D GRE acquisitions with
high temporal resolution were followed by 250 acquisitions with a read-out fraction of the cen-
tral k-space of 50% and an identical peripheral k-space sampling density. These settings
resulted in a lower temporal resolution (approx. 3.5 sec) for the wash-out of the LMCA.

After each acquisition with LMCA we performed a BPCA acquisition using the same
sequence settings as before. After the fifth acquisition of the first dynamic sequence, 0.1 mL/kg
body weight BPCA (0.25 mMol/mL gadofosveset trisodium, Vasovist Bayer Schering, Berlin,
Germany/Ablavar, Lantheus Medical Imaging, Inc., USA) was injected via the central venous
catheter at a flow rate of 5 mL/s followed by 20 mL saline using the same injection rate. The
molecular weight of the active chelate is 957 Da, but bonding of the contrast agent to serum
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albumin effectively increases the molecular weight to 68 kDa, resulting in a compound with
macromolecular properties [35, 36]. More details of the entire experimental setup can be
found elsewhere [31, 32].

Image Data Processing

The baseline 3D GRE images acquired with different flip angles were used to determine base-
line longitudinal relaxation rate (R,,) and magnetization (Mj). Together with the k-space-
shared dynamic acquisitions, the time-dependent 3D relaxation rate change maps AR (t) were
generated using the method of Li et al. [37]. AR;(f) was assumed to be proportional to the
time-dependent contrast agent concentration. S2 File

To avoid partial volume effects, the estimated arterial input function (AIF), ¢*(¢), was
determined from voxels that definitely were completely in the abdominal aorta. The AIF vol-
ume of interest consisted of approx. 20 voxels with a total volume of approx. 750 mm”.

Morphological images and the pre- and post-LMCA difference images (T1-TSE) and the
dynamic GRE images with local contrast agent administration were used for contouring the
medial thigh muscle. For tracer kinetic modeling, averaged relaxation rate change time curves
of these virtually segmented muscle regions were used.

We used the Amira Dev 5.2 visualization package (Mercury Computer Systems, Berlin,
Germany) on a Debian Linux 64 bit workstation with eight 3.4 GHz processors and 16 GB
RAM for virtual segmentation of the muscle area of interest and for calculation of the relaxa-
tion rate change time curves. The functionality of Amira 5.2 has been extended for the applica-
bility of software packages that are included as link libraries in AmiraDev.

Blood Volume Quantification Methods

Four different methods of blood volume quantification were applied—two using BPCA and
two LMCA. They are briefly described in the following paragraphs. For detailed information
we refer to the literature.

Extended Tofts Model (ETM). The extended Tofts model is described in detail in [1, 2,
9]. It is mathematically described as follows:

o(t) = Yo ¢, () + K et ® c.(1), (1)
where ¢(t) and c,(t) are the concentration-time curves of the tissue of interest and of the blood

plasma of the artery supplying the tissue, respectively. v,, is the fractional plasma volume. In
case of a compartimental description [38]:

F
Krans — p . ( 2)

The permeability-surface product, PS, describes the exchange of the CA between the vascu-
lar and the interstitial compartment over the endothelial barrier. The transfer constant from
the interstitial space back to the blood plasma, k., is defined as follows:

Ktrans

ep v
e

(3)

Here, v, is the interstitial volume fraction. Plasma perfusion F, is related to blood perfusion
F by the relationship F, = F - (1 - Hct,), where Hct, is the microvascular or tissue hematocrit
level.
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For LMCA data, we used the estimated arterial input function, c“"(¢), measured in the

a
aorta, to calculate the arterial plasma concentration also known as arterial input function,
c4(t), at the inlet of the vascular compartment of the tissue of interest, taking into account a

time delay Af:
6,(1) = (¢ — A). @)

Fig 2a) shows an example of the corrected AIF measured in the abdominal aorta with use of
LMCA. The arterial blood concentration, ¢, ;(t), is directly related to the arterial plasma con-
centration, ¢,(f), by the arterial hematocrit level: ¢, () = ¢, - (1 — Hct,) ([2]). For the arterial
blood of the pig, we used an estimated value of Hct, = 0.4 ([39, 40]). The concentration-time
curve in the tissue of interest is given by ¢/(#), and the fractional plasma volume, v,, is related to
the fractional blood volume by the relationship v, = v, - (1 — Hct,). In this study, we assumed
the level of microvascular or tissue hematocrit, Hct, = 0.2, to be 50% of the arterial hematocrit
[41].

Fig 2b) shows AR(?) of the fit of the medial thigh and the fit of ETM to AR() data. Also
shown are the blood plasma (blue dashed line) and the interstitial contribution (green dots).
The ETMs vascular contribution is the AIF downscaled by the factor v,,.

Two-Compartment Exchange Model (2CXM). A more general model for the distribu-
tion of contrast agent in tissue is the two-compartment exchange model [1, 2]. Unlike the
ETM, the 2CXM accounts for broadening of the AIF in the vascular compartment and can be
described by the following two mass balance equations:

de,(t)

vy =F 6 () = Fy () + PS-c(t) = PS¢ (1) (5)
de,(t)
v =P8 (g (0) — e 0). (6)

The total tissue concentration is calculated as
o(t) = v, c,(t) +v.-c(t). 7)

Here, c, is the interstitial CA concentration. Fig 2c) shows AR(f); measured using LMCA
and the fit of the 2CXM in comparison to ETM to the same data.

Bolus Deconvolution (BD). To describe the distribution of the BPCA in the vascular sys-
tem of the tissue according to the indicator dilution theory, we estimated the tissue blood con-
centration, ¢, by convolution of the first 45 seconds of the AIF with a single exponential [42]:

6(t) =& F-c,(t) @ H(t), (®)

where F is blood perfusion and H(f) the residue function with the vascular mean transit time,
MTT:

H(t) = /M7, ©)

and the blood volume is calculated via the central volume theorem [42]:
v, = MTT -F. (10)
Factor & in Eq (8) is a proportionality constant which depends on the difference in hemato-

crit levels between capillaries and large vessels. It compensates for the fact that only the plasma
volume is accessible to the contrast agent. Technically, it also depends on the density of the
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Fig 2. Representative LMCA relaxation-rate-change time curves measured a) in the aorta and b) and c) in the medial thigh muscle are shown using
black circles. Fig a) shows the bolus-delay-corrected arterial input function (red solid line) related to the arterial hematocrit Hct,). Fig b) demonstrates the
curve fitting result with the ETM and Fig c) the result with the 2CXM (red solid lines) and individual results for the plasma fraction (blue dot-dashed line) and the
interstitial contribution (green dotted line). Obviously, the data are much better fitted using the 2CXM. Taking bolus broadening into account, the 2CXM yields
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a significantly larger area under the curve for the plasma contribution compared to the ETM, where the plasma compartment is merely the AIF scaled down
with the plasma volume. As a result of the larger blood plasma fraction, the interstitial contribution using the 2CXM is lower, especially during the CA uptake
period.

doi:10.1371/journal.pone.0170841.g002

tissue, which is set to 1.0 g/mL in this study. In this way we can assume:

1 — Het,
S THa, )
To calculate the AIF c,(#) for the capillary compartment we corrected ¢! (¢) for delay At
and dispersion times 1/f:

c,(t) = = (t + At) @ h(t), (12)
where
ht)=p-e" (13)

is the vascular transport function that describes bolus dispersion during effective transit time
1/B from the site of AIF measurement to the entry of the particular region of interest. Details
of this method can be found for example in [43-46]. Fig 3a presents relaxation rate changes,
AR;(1), of the measured and dispersion-corrected AIF. Fig 3b presents an example of the BD
fit to the blood tissue AR;(t) curve measured in the medial thigh muscles of intravascular con-
trast agent enhancement in the tissue after bolus injection.

Equilibrium MRI (EqMRI). Starting 40 seconds after bolus arrival, both the concentra-
tion-time curves of the BPCA-AIF and the curve of the tissue blood were averaged over a period
of 20 seconds. In this period, we assumed an approximate equilibrium of contrast agent concen-
tration. To estimate the blood volume, these two averages were related to each other [47]:

o~

(1) [~ 14

) imas

with & as defined in Eq (11). Fig 4 shows the method based on the same data as in Fig 3 for the
AIF (a) and the tissue blood signal (b). Here, the red solid lines represent the mean values of the
relaxivity rate change over an interval of 20 sec, starting 40 sec after bolus arrival.

-1
v,=¢& -

—~

Curve Fitting

To produce an approximation of the relaxation rate change time curve information that would
have been obtained by sampling the signal at a higher rate, we performed temporal upsampling
to 0.1 sec by linear interpolation. This procedure was carried out to propagate the model fit
flexibility by a higher possible temporal interframe correspondence between the estimated
AIF, c;“‘), and the tissue time course, ¢,(t). For both model fits, ETM and 2CXM, we used the
first ten min of the relaxation-rate-change time curves.

We implemented the curve fitting algorithm in MATLAB 2011b (The MathWorks, Natick,
Massachusetts, USA) and applied MATLAB’s constrained nonlinear optimization algorithm
(fmincon) with a sequential quadratic programming method. A multi-start method with 1,000
starting points was used to find the global optimal solution for the set of model parameters.
The boundaries of the parameter space were set to a wide range and were set the same for all
models. The starting value of the time delay, A, was estimated from the individual bolus arrival
time (BAT).
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Fig 3. BPCA data recorded from CA-induced time-dependent relaxation rate changes in a) the aorta (related to the arterial
hematocrit level Het,)) and b) the medial thigh muscle (black circles) of the same experiment as the examples in Fig 2.
Additionally, in a) the time delay and bolus-dispersion-corrected AIF and in b) one example of the fitting results with the BD method
(red solid lines) is shown. As indicated by the statistical results (Table 1), v, is determined lower by BD compared with 2CXM (Fig 2)

and EqMRI (Fig 4).

doi:10.1371/journal.pone.0170841.g003

Statistical Analysis

Statistical analysis was performed using Microsoft Excel 2010 (Microsoft, Redmond, Washing-
ton, USA) and MATLAB R2011b. All results were expressed as medians with interquartile
ranges, IQR (the difference between third and first quartile), as variances. Correlations were
calculated using Pearson (rp) and Spearman (rg) correlation coefficients considering p < 0.05
to indicate significant differences.
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Fig 4. For the EQMRI method, the same BPCA relaxation rate changes as in Fig 3 are shown as black circles. No correction

with respect to the arterial hematocrit level was performed at this point. Red solid lines represent the estimated average equilibrium
states of a) the AIF in the aorta and in b) the medial thigh muscle (black circles) according to Eq (14) are shown.

doi:10.1371/journal.pone.0170841.9004

Results

Isolectin staining of the medial thigh muscle labeling endothelium enabled determination of
the vascular area (Fig 1). A clear separation of the different compartments is apparent. How-
ever, owing to collapse of blood vessels due to the disappearance of blood pressure, this
method most likely underestimates the in vivo blood volume. The percentage of the segmented
vascular area relative to the total muscle area was compared to the in vivo blood volume deter-
mined by MRI, see Table 1. Table 1 and Fig 5 present the v, values obtained with the two histo-
logical (IHVS and MVDE) and with four different MRI techniques (BD, EQMRIL, ETM, and
2CXM) in different muscle groups [46] of the pigs’ hind legs.
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Table 1. Median values of the model parameter v, with first (Q1) and third quartiles (Q3) and interquartile ranges (IQR) obtained with the different
models and methods in the different skeletal muscle regions of the pigs’ hind legs. Also shown are the mean values of the contrast-to-noise ratio
(CNR) of the CA time courses for each muscle region. The mean CNRs of the AlFs were 80 + 40 (92 + 37) for the BPCA (LMCA) measurements, respectively.

Tissue Technique CNR Method Median [%] Q1[%] Q3[%] IQR [%]
Med. Thigh Histology IHVS 1.2 1.0 1.4 0.4
MVDE 2.0 1.7 2.4 0.7
MRI BD 2.3 1.3 3.0 1.7
29+15
EqMRI 2.4 1.6 3.7 2.2
2CXM 2.6 1.6 5.4 3.8
42+16
ETM 0.4 0.4 0.7 0.3
Cran. Thigh Histology IHVS 0.7 0.5 0.8 0.3
MVDE 1.1 1.0 1.4 0.4
MRI BD 1.1 1.0 1.3 0.4
22+9
EqMRI 1.4 1.3 1.6 0.3
2CXM 1.2 0.8 2.6 1.8
30+ 11
ETM 0.1 0.1 0.3 0.2
Lat. Thigh Histology IHVS 0.7 0.6 0.8 0.3
MVDE 1.2 1.2 1.4 0.2
MRI BD 0.7 0.4 0.9 0.5
17+5
EqgMRI 0.9 0.6 1.0 0.4
2CXM 1.1 0.4 2.0 1.6
32+19
ETM 0.1 0.1 0.1 0.1
Lower Leg Histology IHVS 1.0 0.8 1.3 0.5
MVDE 1.5 1.5 1.7 0.2
MRI BD 1.3 0.8 1.6 0.8
20+ 11
EqMRI 1.5 0.9 2.0 1.1
2CXM 1.4 1.1 2.8 1.7
32+15
ETM 0.2 0.1 0.6 0.5
Pelvis MRI BD 1.7 1.4 2.3 0.9
12+5
EqMRI 2.2 1.5 2.7 1.1
2CXM 3.1 1.8 3.6 1.8
209
ETM 0.3 0.2 0.7 0.5
doi:10.1371/journal.pone.0170841.t001
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Fig 5. Box plots of the model parameter v, obtained with the different models and methods in the different skeletal muscle regions of the pigs’
hind legs.

doi:10.1371/journal.pone.0170841.g005
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Table 2. Spearman correlation coefficients of the individual results of the four MRI methods for the muscle groups in the hind legs of the pigs and
Wicoxon rank sum test results between the different MRI methods and between MRI and histology.

EqMRI-BD | BD-ETM BD- ETM- | 2CXM-EgMRI | ETM-EqMRI | BD-MVDE | EQMRI-MVDE | ETM-MVDE | 2CXM-MVDE

2CXM 2CXM

Med. rs 0.95 0.75 0.88 0.88 | 0.88(<107?) | 0.83(<107?) - - - -
Thigh (ps) | (<1079 (<0.05) | (<1073 | (<1073

Pw n.s. <107 n.s. <1078 n.s. <107 n.s. n.s. <0.05 n.s.

Cran. rs | 1.0(<107° |0.28(n.s.)| 0.78 | 0.58(n. | 0.78(<0.05) & 0.28(n.s.) - - - -
Thigh (ps) (<0.05) s.)

Pw n.s. <107* n.s. <107® n.s. <107* <0.05 <0.05 <0.05 n.s.

Lat. Thigh | rs | 1.0(<107%) | -0.27(n. | 0.89 | -0.3(n. | 0.89(<1072) | -0.23(n.s.) - - - -
(ps) s.) (<107 s.)

Pw n.s. <107 n.s. <0.01 n.s. <107 n.s. n.s. <0.05 n.s.

Lower Leg | rs 0.99 0.29 (n. 0.89 0.27(n. | 0.88(<1072) | 0.28(n.s.) - - - -
(ps) (<107 s.) (<107 s.)

Pw n.s. <0.01 n.s. <107® n.s. <1074 <0.05 n.s. <0.05 n.s.

Pelvis rs 0.58(n.s.) | 0.52(n. 0.82 0.77 0.78 (<0.05) | 0.77 (<0.05) - - - -
(ps) s.) (<0.05) | (<0.05)

Pw n.s. <0.05 n.s. n.s. n.s. <0.01 - - - -

Combined | rg 0.94 0.54 0.81 0.47 | 0.79(<107'%) | 0.63 (<107®) - - - -
(ps) | (<107%) (<107%) | (<107'9) | (<107

Pw n.s. <107 n.s. <107° n.s. <107"? <1072 n.s. <107® n.s.

doi:10.1371/journal.pone.0170841.t002

For the respective muscle areas, the different methods yield comparable v, values. In partic-
ular, there is good agreement between MRI and histological MVDE. One exception are the
ETM results, which are in a range of only about 10-20% of the results obtained with the differ-
ent MRI methods investigated. Although the 2CXM coincides in median and mean values
with those of the two BPCA methods and MVDE, it yields high variances. Overall, the highest
median values were found for the medial thigh muscles. The lowest values were obtained for
the cranial and lateral thigh muscles.

In the medial thigh muscle, histological measurements yielded a median v)""*of 2% and a
median v[of 1.2%. The three methods EQMRI, BD and 2CXM vyielded higher volumes of
2.3%, 2.4% and 2.6%, respectively. The medians of MVDE (IHVS) were found to be at lower
levels of 1.1% (0.7%) to 1.5% (1.0%) in the cranial and lateral thigh muscles and in the lower
leg. For all muscle areas, much lower median values were obtained with the ETM, ranging
from 0.1% (cranial and lateral thigh) to 0.4% (medial thigh). Histology yielded the lowest vari-
ance, expressed by the interquartile range (IQR), in all muscle areas. In the medial thigh, for
example, MVDE (IHVS) IQR was 0.7% (0.4%) versus 1.7%, 2.2% and 3.8% for BD, EQMRI
and 2CXM, respectively. In the other muscle groups, only the intravascular methods, BD and
EgqMRY, yielded IQRs that were partially as low as those of histology (i.e., in the cranial thigh).

Each of the four median value pairs, measured in the muscle areas of medial, cranial, lateral
thigh and lower leg, were correlated for the different measuring methods. Significantly high
Pearson correlation coefficients were only found for BD and EqQMRI (rp = 0.99, pp < 0.01), for
MVDE and 2CXM (rp = 0.99, pp < 0.01), and for IHVS and ETM (rp = 0.96, pp < 0.05).

Table 2 presents the Spearman correlation coefficients for the individual values of the 9 MRI
experiments for the different muscle areas and for the comparisons of MRI methods. In medial
thigh muscle, significant correlations between all methods were observed. Correlation was
highest between the two BPCA methods, EQMRI and BD (rg = 0.95, ps < 0.001), and lowest
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between BD and ETM (rs = 0.75, ps < 0.05). Except for the pelvis, the correlation between
EQMRI and BD was very high and clearly significant for all muscle segments, with values up to
rs = 1.0. In all other muscle regions, no significant correlation was detected between the ETM
and the other MRI methods. An exception was the measurement in the pelvis, where a correla-
tion between the ETM and the 2CXM and between the ETM and EqQMRI of both r5 = 0.77 (ps
< 0.05) was maintained. Between the intravascular contrast agent methods and the 2CXM, sig-
nificant correlations were revealed for all muscle regions, with values of g = 0.78 (ps < 0.05) to
rs=0.89 (ps < 0.01). The correlation between the combined 5 x 12 values of all muscle areas
in all experiments yielded significant correlations between all MRI methods with values of 5 =
0.47 (ps < 0.01) between the ETM and the 2CXM and rs = 0.94 (ps < 1072%) between BD and
EqMRL

We used the Wilcoxon rank sum test to identify significant differences between the median
values for v, of different MRI techniques (py < 0.05 indicates that the test rejects the null
hypothesis of equal medians at the 5% significance level). For the comparison of ETM results
with the results of the other methods, no significant correspondence between the medians was
detected with one exception: there was a match between the ETM and 2CXM in the pelvis.
The last four columns in Table 2 show the Wilcoxon signed rank test p-values for determina-
tion of significant matches between the median v, results of MVDE histology and all MRI
methods. Comparison of histological medians with those of the 2CXM yielded no significant
differences for any of the muscle areas investigated. For the ETM, however, the medians were
significantly different from those of histology for all muscle groups. Significant differences
were found in the cranial thigh muscles for EQMRI and both in the cranial thigh muscles and
in the lower log for BD.

Discussion

In the present study, we found good agreement between the results obtained with MRI and
histology and between the results obtained using the different methods and models with the
exception of IHVS histology and the ETM. For all techniques and methods, consistently differ-
ent v, values were found in the different muscle areas investigated. The ETM yielded unrealis-
tic low blood volumes of less than one percent.

Very good correlations between the median blood volumes in all experiments with good
conformity of absolute values in a plausible range and with low variance were obtained for the
two BPCA methods, BD and EQMRI. Comparable v, medians were obtained with MVDE his-
tology, BD, EQMRI, and the 2CXM in the different muscle groups. Significant correlations
were found for the median values measured in the four different muscle groups with MVDE
(IHVS) histology and the 2CXM (ETM).

The MRI methods, however, yielded much larger v, IQRs than histology, and the differ-
ences were especially pronounced for use of the 2CXM.

Table 3 lists average blood volume values reported in the literature for different skeletal
muscles in different regions and obtained with different methods of analysis. For data obtained
by MRI, the contrast agents and imaging techniques used by the investigators are provided.
Because some authors do not report the volume of blood but the plasma volume as a result, we
calculated the missing volume for all studies using the assumptions mentioned in the present
article (v, = v;(1 — Hct,), where Het, = 0.2). Reported average v, values range from 1.5% (mea-
sured by MRI in the posterior hind limb) to approx. 5% (measured by MRI in the pectoral
muscle and neck of humans). Our results are consistent with the literature in that different
muscle regions have different blood volumes and in that the volumes measured are also
roughly comparable. In other muscle regions, e.g., in [48], v, = 2.5% was obtained in the
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Table 3. Comparison of blood and plasma volume fractions of skeletal muscle of different species reported in the literature.

Species Skeletal Muscle Location Vp [%] Vp [%] Method Contrast Agent/Tracer | Ref.

Rabbit Anterior Leg 25+0.7 (2.0+0.6)* | SPGR, T4, Patlak model Gadomer (17-35 kDa) [48]
Dorsal Leg 1.5+0.4 (1.2+£0.3)*

Rabbit Soleus Muscle (4.3+£1.0)2 3.4+0.8 | TAPIR, ARy, Ext. Tofts model | Gadomer (17-35 kDa) [51]
Tibialis Anterior (2.6+0.9)% 21+0.7

Human Pectoral (5.0+1.3% | 4.0+£1.0 |SRTF, Ty, 2CXM Gd-DTPA (0.94 kDa) [13]

Human Neck 49+1.3 (3.9+1.0)* | DCE-CT, 2CXM lopromide [52]

Human Femoral Region 3.3+0.1 (2.6+0.1) | PET [**0]CO [50]

Human Femoral Posterior 3.3+0.7 (2.6+0.6)* | PET ['*0]CO [49]
Femoral Anterolateral 4.7+0.6 (3.8+0.5)%

Rabbit Leg 3.1+0.3 (2.5+0.2)* | PET [**0]cO [53]

Rabbit Thigh 1.8+0.1 (1.4+0.1)* |PET [**0]cO [54]

Domestic Pig (50 kg) Abdomen (2.8+0.5* | 2.2+0.4 | Nuclear Hematology 28|0dine [55]

Piglets (5 kg) (not specified) 3.6+0.9 2.9+0.7 | Nuclear Hematology 99mTe S1Cr [56)

Guinea Pig (0.4-0.9kg) | Soleus 21+0.4 (1.7+£0.3)* | Stereology - [57]

2 Assuming Hct,= 0.2.

Published blood or plasma volumes determined with different techniques and methods in different skeletal muscle areas, comp. Table 2.

doi:10.1371/journal.pone.0170841.t003

anterior leg using the Patlak model and an intermediate contrast agent (Gadomer), which
roughly corresponds to the medial thigh muscle in our study, where we found v;, = 2.6% using
the 2CXM, and in the dorsal hind leg v;, = 1.5%, which corresponds to the lateral and cranial
thigh muscle in our study with v, = 1.1 or 1.2% with the 2CXM. As in the studies of Ruotsalai-
nen and Raitakari [49, 50], we found higher v, values in the anterior femoral region (medial
thigh muscles). The higher v, values in the anterior muscle area near the femoral artery (both
in our study and those of others and for MRI and histology) might be attributable to the higher
proportion of larger vessels in this area.

An element of uncertainty in the determination of v, is already introduced with the choice
of systemic or arterial hematocrit. Systemic hematocrit is typically determined in venous
blood. However, in pharmacokinetic modeling, i.e., in Eq (14), the arterial hematocrit is
required, which is slightly lower than venous Hct. True arterial hematocrit levels are unknown,
particularly in clinical trials of humans. Moreover, although the contrast agents only enter the
plasma volume, some studies did not take into account the difference of tissue hematocrit and
systemic hematocrit. The impact of the ratio of tissue to arterial hematocrit is described in Eq
(11) for the bolus deconvolution method and in Eq (14) for the equilibrium method. Using the
same values for both parameters would yield approx. 30% lower blood volumes. Measurement
of individual arterial hematocrit would be useful since individual hematocrit levels may differ
even among animals of the same sex, weight and breed and thus affect MRI blood volume esti-
mates [40]. Reference [40] (p. 44, table below, row “Deutsche Landrasse”) reports a standard
deviation for Hct, levels measured in 50 individuals of 0.03, mean(+2SD) of 0.36(+0.06) and
minimal (maximum) Hct, of 0.29 (0.44). To estimate the influence of the lack of knowlege
about individual Hct, levels on the variability of our v, results, we assume microvascular Hct
to be independent of arterial Hct and exemplarily calculate median v, values estimated with
EqMRI to 2.3% for Hct, = 0.42 and 2.8% for Hct, = 0.3 instead of v, = 2.4 with Hect, = 0.4
(Table 1). However, omission of this measurement results in a small estimated difference of
0.5% compared to the IQRs shown in Table 1 (2.2% in the considered exemplarily case).
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Hct, was chosen based on the veterinary literature for pigs of similar breed and weight 39,
40]. Since intercapillary hematocrit can be as low as 20-40% of the systemic hematocrit (see
[41] and refrences therein), intercapillary hematocrit has a stronger influence than tissue
hematocrit in determining capillary blood volume. Exact determination of capillary blood vol-
ume using DCE-MRI would require exclusion of small vessels such as venules and arterioles.
In the present study, all vessels were included in the analysis because current technology does
not detect noncapillary vessels of sub-voxel size. On the other hand, maximum comparability
between experiments was aimed at. An average vessel diameter of 8 ym for MVDE was used in
the present study. Reports in the literature describe capillary diameters between 5 and 10 y.

Equating arterial and tissue hematocrit in Eqs (1) and (5) of the two-compartment model
mass equations for the two LMCA methods leads to an underestimation of v;. For clinical
application of tracer kinetic methods, the problem of inserting the correct hematocrit into the
equations for each voxel is even more difficult, as hematocrit in tumorous tissue is highly inho-
mogeneous and might differ markedly from levels in healthy tissue.

Gadofosveset trisodium was used as intravascular contrast agent for blood volume determi-
nation based on the indicator dilution theory. It is a clinically approved gadolinium-based
MRI contrast agent used as a blood pool contrast agent due to its reversible binding to endoge-
nous human serum albumin and its high longitudinal relaxivity at low magnetic field strengths
[35]. Atlow concentrations, 90% of the agent binds to human serum [58]. Thus, most of the
agent remains within the vascular space for the first minute after administration, with only a
small proportion of up to 10% undergoing extravasation. However, in pigs, binding of this
contrast agent to albumin is slightly lower, 83-87%, but still high compared with other animals
[59]. Gadofosveset binding to albumin leads to a marked increase in the relaxation rate [35].
Therefore, extravasation of unbound gadofosveset is negligible in the determination of physio-
logical parameters using BPCA methods in healthy tissue.

However, tumor vasculature is impaired and the endothelial wall of tumor vessels are more
permeable. Although our study is motivated by tumors, the results found in healthy muscle tis-
sue cannot be directely transferred to estimations of these parameters in tumor tissue.

Donahue et al. described the relationship between vascular proton exchange rates and the
accuracy and precision of tissue blood volume estimates using intravascular T1 contrast agents
[60]. To minimize blood volume underestimation in fast exchange models they propose to use
spoiled gradient echo pulse sequences with short TRs, which should be much smaller than the
intravascular postcontrast T1. Moreover, the flip angle should not be too small. Since in our
experiments T1 was on the order of 1500 ms, & = 30° and TR = 2.7 ms, artifacts due to capil-
lary-interstitial proton exchange are minimal. However, the high contrast concentration dur-
ing first pass of nonextravasating intravascular CA may result in a state closer to the slow
proton exchange regimen and thus lead to a flattened bolus and v, underestimation. These the-
oretical predictions are in good agreement with our experimental findings. The median values
obtained with BD were on average 20% below those provided by EQMRI. Another factor con-
tributing to these results, however, might be an overcorrection for dispersion in the BD case.

Schwarzbauer et al. proposed a steady-state intravascular CA quantification method of
blood volume, which basically corresponds to the method termed EQMRI in our study [47].
For blood volume determination in the myocardium of rats overestimation resulting from T1
differences between blood and extravascular space, due to exclusive proton magnetization
exchange between these spaces, was taken into account [61, 62]. The resulting perfusion
dependence of T1 images acquired with a 2D FLASH sequence was used to correct regional
blood volume. For low perfused tissues as investigated in the present study, the perfusion
dependence of magnetization alteration can be neglected because, due to the long mean transit
times, magnetization is already at the arterial end of the capillaries in steady state.
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Because the site where the AIF is measured is close to the edge of the field of view, degrada-
tion of measurement accuracy through inflow effects cannot be fully excluded. For AIF extrac-
tion in the aorta using a 3D spoiled gradient echo DCE-MRI sequence with frequency
encoding gradient in axial direction, Roberts et al. recommend an optimal distance of the
extraction location of the AIF from the edge of the outermost axial scan of at least 20-30 mm
to avoid underestimation of blood volume due to blood inflow [63]. The distance of the FOV
edge from the nearest voxels of the selected AIF region in our study averaged 17 + 8 mm and
the selected voxels stretched over an average area of 39 + 12 mm inside the FOV. No signifi-
cant systematic relationship was found between the v, results and the corresponding distances,
expansion in the FOV of the AIF voxel areas or the quotient of both. However, we did not cor-
rect our data for Bl field inhomogeneities, which may have influenced both the median MRI
vy, value and the uncertainties.

There were at least 30 minutes between the MRI examinations with the two contrast agents,
LMCA and BPCA. Because gadoteric acid has a half-life of approx. 1.5 hours, we may assume
that the effect of ongoing degradation of gadoteric acid during the 50-second BPCA measure-
ment is negligible.

The ETM disregards bolus dispersion of the vascular contribution, leading to significant
underestimates of the blood volume. On the other hand, the 2CXM has 5 model parameters
including the time delay and may therefore be prone to overfitting. This would explain the
large variance of v;, obtained with this model. The BD additionally takes into account bolus
dispersion, making it theoretically more prone to overestimations of v, and to a greater vari-
ance of results. This expectation, however, was not confirmed by our results.

The duration of the image acquisition period for LMCA models influences the results of
curve fitting [64, 65]. Analyzing the results of all the model parameters for different acquisition
times of both, the blood and the interstitial volume, we selected an acquisition period of 10
min. This acquisition duration (AD) provided the best fit for the 2CXM and the optimal
match between the functional parameters of ETM and 2CXM. For example, in medial thigh
muscle, the blood volume increased by 6% at an AD of 10 min relative to the value at AD = 6
min when using the 2CXM. The IQR, however, was reduced by 16%. On the other hand, for
the ETM, the relative change in blood volume between these acquisition durations was 40%
for the median and minus 5% for the IQR.

Luypaert et al. emphasize the importance of the acquisition period as well as the temporal
resolution and the contrast-to-noise ratio (CNR) for the accuracy of model parameter estima-
tion with the 2CXM [64]. They define the CNR as the ratio of the maximum tissue concentra-
tion to the standard deviation of the noise. They conclude that in order to keep the relative
errors in determining the four model parameters using the 2CXM within a range of +20%,
demands must be made that cannot be met by currently available technology. However, their
recommendations regarding temporal resolution (5 sec) and AD (110 sec) are met by our
experimental setup. In contrast, the proposed requirement of a CNR of 40 is not met by all
experiments in our study, since our LMCA CNR is in the range of 20 + 9 (pelvis) to 42 + 16
(medial thigh), which might be an additional explanation for the larg variations in v,

Conclusion

Our results show good agreement between the median values obtained by histology and the
BPCA MRI methods and the 2CXM LMCA approach. However, the ETM yielded results that
were completely different from the histological v, values. Using BPCA methods for measuring
blood volume has the crucial advantage of simple implementation, very short acquisition
times, and a stable and accurate measurement. While LMCA models provide excellent curve

PLOS ONE | DOI:10.1371/journal.pone.0170841  January 31,2017 18/23

78



.@ PLOS | ONE Blood Volume in Skeletal Muscle

fits and can in principle determine more physiological parameters than BPCA methods, they
yield more inaccurate individual results.
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Zusammenfassung des Inhalts der Studie

Ziel dieser Studie war es, verschiedene pharmakokinetische Modelle fiir die
Verteilung von niedermolekularen, schnell extravasierenden MRT-Kontrast-
mitteln in Gewebe hinsichtlich ihrer Eignung zur Perfusionsquantifizierung
zu evaluieren. Es wurden dafiir die LMCA- und BPCA-Daten derselben Mes-
sungen derselben Tierexperimente in den identischen Hinterlaufgeweberegio-
nen verwendet wie in Studie Nr.1 (Abschnitt 4.1). Die durch Adenosingabe
erhohten und mit einer Dopplerultraschallflusssonde an der Femoralarterie
gegengemessenen Blutfliisse wurden fiir jeweils ein Paar einer LMCA- und
BPCA-Messung konstant gehalten. Die Gewebeperfusion wurde basierend
auf den BPCA-Daten mit den gleichen Modellen bestimmt wie in der ersten
Studie, mit dem Unterschied, dass diesmal die Korrektur der in der abdomi-
nellen Aorta gemessenen arteriellen Eingangsfunktion hinsichtlich ihrer Bo-
lusdispersion bis zum Messbereich im Hinterlaufgewebe vernachléssigt wur-
de. Die LMCA-Daten wurden mit den in Abschnitt ?? beschriebenen Mo-
dellen, also dem 2CXM, dem THM und dem DPM ausgewertet und die Ge-
samtgewebeperfusion des untersuchten Hinterlaufes des Schweins sowohl mit
den Zwei-Kompartiment-BPCA-Modellblutflussergebnissen (2CBPM) ver-
glichen als auch mit den Flusssondenreferenzdaten. Auflerdem wurden diese
drei in der Literatur zur Bestimmung der kapilldren, d.h. nutritiven, Perfusi-
on als auch zur Messung der Gefalwandpermeabilitéit empfohlenen LMCA-
Modelle analog zu dem Zwei-Kompartiment-BPCA-Modell um ein parallel
zum Kapillarbett verlaufendes nicht-nutritives AVA-Kompartiment erwei-



86 KAPITEL 4. KUMULATIVER TEIL

tert (E2CXM, ETHM, EDPM). Fiir das zusétzliche AVA-Kompartiment
wurden die Perfusionsschitzungen aus dem 2CBPM mit nur geringer An-
passungsfreiheit verwendet. Die Gesamtflussergebnisse dieser Modelle, be-
stehend aus AVA- und kapillirem Perfusionsanteil, wurden ebenfalls mit
den FErgebnissen des 2CBPM und der Sonde verglichen. Da die Messun-
gen mit intravaskuldrem Kontrastmittel zur Bestimmung der Perfusion im
Vergleich zu den LMCA-Messungen zuverlissiger sind und somit als Refe-
renz betrachtet werden konnen, wurden die kapilliren Perfusionswerte der
einfachen und erweiterten LMCA-Modelle mit den kapilliren Perfusions-
ergebnissen des 2CBPM verglichen. Von allen LMCA-Modellen zeigte das
E2CXM die beste Anpassungsqualitit und die beste Ubereinstimmung mit
den Dopplerultraschallflussmessungen. Die beste Ubereinstimmung der ka-
pillaren Perfusionswerte mit jenen des 2CBPM wurde ebenfalls mit diesem
Model erhalten. Eine exemplarische Auswertung von DCE-MRT-Daten in
einem menschlichen Unterschenkelsarkom zeigte gute Ubereinstimmung mit
den Ergebnissen der Tierstudie. Es konnte weiterhin deutlich nachgewiesen
werden, dass die pfropfenstromartigen Verteilungsmodelle, insbesondere in
niedrig perfundiertem Gewebe mit geringem interstitiellem Volumen, un-
natiirliche Verldufe zeigen. Dementsprechend sind Modelle kompartimentel-
ler Natur fiir eine verldssliche Bestimmung der Gewebeperfusion zu bevor-
zugen.
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4.5 Darstellung der Eigenleistung

Von Herrn PD Dr. Lutz Liidemann und Herrn PD Dr. Benno Nafz stammt
die Idee und das Gesamtkonzept des gesamten Forschungsprojektes. Herr
Professor Wolfgang Sauerwein stellte uns Laborrdumlichkeiten und Materia-
lien zur Verfiigung und half uns bei der praktischen Konzipierung und Um-
setzung der medizinischen und histologischen Anteile der Tierexperimente.
Herr Professor Martin Kramer beriet uns bei der Planung und Umsetzung
der Tierexperimente, insbesondere in Bezug auf die histologische Auswer-
tung. Professor Peter Wust beriet uns in Bezug auf die Durchfithrung der
Studie an einem menschlichen Patienten und half uns bei deren Umset-
zung. Herr Dr. Stefan Maderwald half mir bei der Gestaltung des techni-
schen Aufbaus fiir die MRT-Bildgebung und durch Beratung bei der Er-
stellung des ersten und zweiten Manuskriptes. Herr Professor Schlamann
half durch seinen Rat und als Ideengeber bei der radiologischen Umset-
zung der MRT-Experimente. Die MRT-Messungen wurden von mir unter
Beratung von Herrn Dr. Liidemann durchgefiihrt. Frau Dr. Sohner (geb.
Sauerbrey) und Herr Dr. MaaB fiihrten die chirurgische Praparation des
Schweines durch. Frau Dr. Séhner nahm weiterhin die Anésthesie und die
Uberwachung der Vitalparameter des Versuchstieres withrend der Experi-
mente vor. Sie fiihrte gemeinsam mit Herrn Dr. Maafl die Entnahme der
Gewebebiopsien am Ende der Experimente durch und erstellte alle histo-
logischen Analysen. Dabei und bei der Verarbeitung der Gewebebiopsien
half ihr Frau Dorothe Mollmann. Herr Professor Hideo Andreas Baba stell-
te uns Laborarbeitspldtze und Gerétschaften im Institut fiir Pathologie zur
Verfiigung und beriet Frau Dr. Séhner bei den histologischen Studien. Die
Entwicklung und Implementierung der pharmakokinetischen Auswertungs-
methoden und Modelle in der Bildanalysesoftware Amira und in MATLAB
wurden von mir durchgefithrt. Herr Dr. Giorgios Papanastasiou beriet mich
bei der fiir die numerische Auswertung der Parameterverteilungsmodelle
notwendigen Implementierung der Modellentfaltungstechniken in der La-
placedoméine. Die Aufbereitung der Bilddaten auf Grundlage anatomischer
Informationen zur Analyse fiir die pharmakokinetische Modellierung wurde
von Frau Dr. S6hner und mir vorgenommen. Die statistische Analyse der
pharmakokinetischen Modellierungsergebnisse wurde von mir durchgefiihrt.
Bei der Erstellung aller Manuskripte half Herr Dr. Liidemann durch Be-
ratung und Korrektur. Die tierexperiment- und histologiebezogenen Anteile
der Manuskripte der zweiten und dritten Studie wurden von Frau Dr. Schner
erstellt. Die Entwicklung der um ein AVA-Kompartiment erweiterten Model-
le wurde von mir auf Grundlage der zitierten Literatur vorgenommen. Die
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Anteile aller Artikel, welche die MRT und die Kontrastmittelmodellanalysen
betreffen, wurden von mir erstellt.



Kapitel 5
Diskussion

Ein wesentliches Ziel der in dieser Arbeit vorgestellten Studien war es, die
klinische Realisierbarkeit der verwendeten Quantifizierungsmethoden mit ei-
nem Aufbau und einer Konfiguration zu evaluieren, die der klinischen Un-
tersuchung eines Patienten moglichst entsprechen. Die fiir die Experimen-
te gewédhlten Einstellungen der k-Raum-Unterabtastung, Parallelbildgebung
und Partial-Fourier-Technik fithrten zu sehr gut auswertbaren Daten. Die
Ergebnisse der physiologischen Parameter, wie Blutperfusion, Blutvolumen
und nichtvaskulérem Zwischenzellvolumen, waren in guter Ubereinstimmung
mit den histologischen und sonographischen Messungen als auch mit den in
der wissenschaftlichen Literatur angegebenen Werten. Da in einem klini-
schen Rahmen gewohnlicherweise wesentlich geringere Sichtfelder und Volu-
mina zur Bildgebung der Tumoren gewéhlt werden, ist auch bei voxelweiser
Parametermessung im Patienten ein ausreichend hohes Signal-zu-Rausch-
Verhiltnis zu erwarten. Dies wurde auch in einem voxelbezogenen Model-
lanpassungsbeispiel der vierten Studie demonstriert.

Im Vergleich zu den in der klinischen Routine momentan iiblicherweise
verwendeten semiquantitativen Kety- beziehungsweise Toftsmodellen fiihrte
— bei Verwendung schnell extravasierender Kontrastmittel — das physiolo-
gisch realistischere und auf physikalisch sinnvollen Parametern beruhende
Zwei-Kompartiment-Austauschmodell zu stabileren Messungen und besse-
ren Ubereinstimmungen mit Vergleichswerten des Blutvolumens und des
interstitiellen Volumens aus Literatur und Histologie. Dariiber hinaus konn-
te gezeigt werden, dass fiir verldssliche und gleichzeitig messzeitsparende
Bestimmungen der Vaskularparameter wie Blutvolumen und Blutperfusion
intravaskuldre Kontrastmittel wesentlich besser geeignet sind.

Unsere Studien zeigten deutlich, dass die aktuell in der Klinik routi-
neméfig iibliche ausschlieflliche Verwendung schnell extravasierender, nie-
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dermolekularer Kontrastmittel eine defizitéire Informationsgrundlage verur-
sacht, die der Komplexitdt der tatsichlich zugrundeliegenden mikrophysio-
logischen Gewebesituation nicht gerecht wird. Die Bereitstellung strukturell
und funktionell getrennter Eingangsinformationen durch die Verwendung
von Kontrastmitteln, die sich auf unterschiedliche Weise im Gewebe vertei-
len, ermoglichen die Auswertung komplexerer, physiologisch realistischerer
pharmakokinetischer Modelle und somit die Generierung quantitativer, phy-
sikalisch sinnvoller Ausgabeinformationen.

Die Kurvenanpassungen der beiden Pfropfenstrommodelle an die LMCA-
Daten ergaben schlechte Anpassungsqualitdten aufgrund artifiziell verlau-
fender Ergebnisse der Modellkontrastzeitkurven. Der unnatiirliche Verlauf
der berechneten Gewebekurven kann mit der fehlerhaften Annahme dieser
Modelle einer gleichformigen Lénge aller Kapillargefifie im jeweils unter-
suchten ROI bei gleichzeitig fiir das Muskelgewebe gerechtfertigter Annah-
me gleichférmiger Geschwindigkeit des konvektiven Perfusionstransports im
Blutplasma erklért werden. Die Grundannahme des E2CXM einer instantan
homogenen Verteilung des Kontrastmittels ohne Ortsabhéngigkeit der Kon-
trastmittelkonzentration, ist zwar prinzipiell weniger realistisch, fiihrt je-
doch aufgrund der Nichtunterscheidung zwischen den beiden méglichen Ur-
sachen fiir die Kontrastmittelmolekiiltilgung aufgrund von unterschiedlichen
Transportgeschwindigkeiten beziehungsweise unterschiedlichen Weglangen
bei identischen Geschwindigkeiten zu besseren Perfusionsbestimmungsergeb-
nissen.

Die in der Literatur vorgeschlagenen Residuenkurven fiir die Pfropfen-
strommodelle (Abb. 8) sind aufgrund ihres diskontinuierlichen Verlaufs ins-
besondere in dem fiir das Skelettmuskulaturgewebe zu erwartenden und
von uns in den ersten drei Studien gemessenen Parameterbereichen hoch-
gradig unnatiirlich. Im jetzigen Entwicklungszustand pharmakokinetischer
Modellgebung sollten in der klinischen Anwendung kompartimentelle Aus-
tauschmodelle, unter Einbezug von mit intravaskuldrem Kontrastmitteln ge-
nerierten Daten, verwendet werden und in diesen von einer Nichtberiicksich-
tigung nicht-nutritiver AVM-Blutfliisse abgesehen werden.

Die in den Studien 1 und 4 neu eingefiihrten pharmakokinetischen Mo-
delle zur Perfusionsbestimmung orientieren sich in ihren Annahmen iiber
die Blutflussregelung als Reaktion auf exogene Adenosinadministration an
der gingigen Lehrbuchmeinung. Es gibt jedoch auch Studien, die hinsicht-
lich der in Abschnitt 2.1 beschriebenen mikrozirkulatorischen Regulations-
mechanismen und insbesondere beziiglich der Existenz paralleler Flusswege
durch nicht-nutritive arterioventse Anastomosen und Metarteriolen und der
kapilldren Perfusionssteuerung durch prakapillére Sphinktere anderer Mei-
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nung sind. Diese sollen im Folgenden diskutiert werden.

Heinonen et al. sprechen nicht von der Hoherperfusion von eigentlichen
arterioventsen Anastomosen als Antwort auf arterielle Adenosinadministra-
tion, sondern lediglich von dem Ansprechen nicht-nutritiver ,,Shunts“ ins-
besondere in den tiefer liegenden Muskelschichten?®. Sie stellen in Uberein-

29 explizit fest, dass nicht-nutritive GefiBe

stimmung mit anderen Autoren
in der Skelettmuskulatur zum Grofiteil keine direkten arterioventsen Anas-
tomosen sind, sondern kapillarartige Geféfle, die auf einen bis zu doppelten

GefaBdurchmesser 197

weit gestellt werden und dann eine bis zu 16-fache
Perfusion normaler Kapillaren tragen kénnen. Auch wenn die behaupte-
te Weitstellung von Kapillaren und ihre Nicht-Nutritivitdt der eigentlichen
Definition von Kapillaren zuwider lauft, findet die Behauptung des Nichtvor-
handenseins der eigentlichen AVAs in einem gewissen Teil der Physiologieli-
teratur Unterstiitzung1"® 110, In einem einflussreichen physiologischen Arti-
kel 19 wird aufgrund einer Studie mit Mikrosphiiren im Skelettmuskelgewebe

von Schweinen !

sowohl die Existenz der AVAs, als auch der Metarteriolen
und prikapilliren Sphinktere in der Skelettmuskulatur angezweifelt.
Andere Studien beschreiben jedoch die Moglichkeit, dass kapillararti-
ge, nicht-nutritive Gefiafle auflerhalb des Kapillarbetts verlaufen und einen
zusiitzlich rekrutierbaren Reservefluss tragen'!'?. Andere Autoren #uBerten
zudem die Vermutung, die Vaskulatur der Sehnen kénnte als nicht-nutritives
Netzwerk innerhalb der Skelettmuskulatur fungieren (siehe Abb. 9), um
den Ruheenergiemetabolismus zu regulieren und als Blutflussreserve zur
Nihrstoffversorgung wihrend erhdhter Beanspruchung der Muskeln zu die-
nen 28:113,114
Die Beobachtung einer zu erwartenden, aber nicht vorhandenen Reperfu-
sion bei ischdmischen Infarkten wurde ebenfalls mit der Existenz kapilldrer
Vorzugskanéle (engl. preferential capillary channels) in der Mikrozirkulati-
on erklart, die wihrend der Reperfusionsphase einen Anteil des notwendi-
gen Flusses fiir Gewebe mit erhchtem Bedarf auf Pfaden mit geringerem
Flusswiderstand abzweigen!!®. Dass die Perfusion der Skelettmuskelmikro-
vaskulatur nicht in jedem Fall in direkter Beziehung zu dem Gesamtfluss
in den Muskeln steht, wurde auch in Studien der Hinterlaufmuskulatur von
Ratten gezeigt, in denen gemessen wurde, dass sowohl nutritive kapillare als
auch nicht-nutritive, im Bindegewebe verlaufende mikrovaskulére Flusspfade
durch vasokonstriktive Substanzen gesteuert werden und dass je nach meta-
bolischem Bedarf des Gewebes die Perfusion zwischen diesen Pfadsystemen
umverteilt werden 331,
Pries et al. weisen darauf hin, dass in Modellen des Vaskularbettsystems,

und insbesondere der Endstrombahn, die Mikrozirkulation oft zu vereinfacht
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Abbildung 9. Fine Arteriole im Tenuissimusmuskel des Unterschenkels ei-
nes Hasen, die sowohl die Kapillaren im Muskelgewebe versorgt als auch
eine alternative nicht-nutritive Flussroute im weiter entfernt liegenden Bin-
degewebe?8 113,

als symmetrische Anordnung von Gefiaflsegmenten dargestellt wird. In die-
sen Modellen werden alle Flusspfade hinsichtlich ihrer Flusseigenschaften
als mehr oder weniger fquivalent betrachtet (Abb. 10a)%16-19 Ty Wirk-
lichkeit sind die vaskuldren Netzsysteme jedoch geprigt von einem grofien
Grad an topologischer und struktureller Heterogenitéit und beinhalten so-
wohl lange als auch kurze Blutflusswege (Abb. 10b)%2:63,117.118,120,121 "Dyjege

Heterogenitét tritt auch schon im rein kapilliren Gefiaflsystem auf.

Ein Grund fiir die kapilldre Flusspfadheterogenitit ist, dass die Kapil-
laren das gesamte Gewebe versorgen miissen, egal ob in weiter Entfernung
zu den Hauptzufuhrgefifien oder in deren direkter Umgebung 526372119 /7y,
dem ist die angiogenetische Erzeugung der Vaskularnetzwerkuntereinheiten
getrieben von stochastischen Ereignissen, was zu einer Zufallsstruktur de-
ren topologischer Anordnung fiihrt 52119122 Reduktionsprozesse wihrend
der Reifung des Vaskularbettsystems verringern diese Form der Irregula-
ritdten zwar, jedoch verbleibt ein substanzieller Anteil an vaskulédrer He-
terogenitiit %2. Diese Heterogenitiit hat einerseits einen wichtigen Einfluss
auf die Blutflussverteilung in gesundem Gewebe6%M17 121 Zudem entsteht
durch sie das fundamentale tumorbiologische Problem der potentiellen Aus-
formung funktioneller AVM-Geféafle von geringer Lange und Widerstand und
hohem konvektivem Blutfluss, der ldngere, fiir die bedarfsgerechte Versor-



93

—_—
Proximal

—

Proximal ProXiInaj

Distal

Distal

Abbildung 10. In a) ist eine vereinfachte Darstellung des mikrovaskuliren
Netzwerkes gezeigt, wie es in der Literatur oftmals angenommen wird und in
dem alle Flusspfade dquivalent sind. Abbildung b) zeigt hingegen eine rea-
listischere Konfiguration, bei der die Flusspfade heterogen sind und stark
variterende Ldngen besitzen. Die Pfeile zeigen die Blutflussrichtung in den
zufiihrenden und ableitenden Gefiflen an. Sie deuten auferdem die unter-
schiedliche Bedeutung der Begriffe proximal’ und ,distal’ in Bezug auf
die Konfiguration des Mikrozirkulationssystems an. Die Farbdarstellungen
bezeichnen die Anderung im Blutsauerstoffgehalt wihrend des Blutflusses
durch die Kapillaren von hoch (rot) zu gering (blau).%?

gung des Gewebes mit Niahrstoffen oder Medikamenten notwendige Blut-
flusspfade umgeht 2.

Diese abweichenden Erklarungen der Blutflussregelungsmechanismen und
der strukturellen Gegebenheiten hinsichtlich des parallelen, nicht-nutritiven
Blutflusses spielen fiir die grundsétzlichen Schlussfolgerungen unserer Stu-
dien keine entscheidende Rolle. Ob es sich bei der Kurzschlussdurchblutung
um ,,nicht-nutritiven kapilliren” Fluss oder Fluss durch arteriolare Gefiafe
handelt, ist letztlich eine Frage der Nomenklatur, da es einzig auf die nicht
vorhandene Nutritivitdt der parallelen Flusswege ankommt. Die Ergebnis-

101 zeigen zudem, dass die Flusswerte

se der ersten!?’ und vierten Studie
in durch Adenosingabe erhoht perfundierten Geweben sehr klar getrennt
in zwei Klassen zerfallen: in wesentlich erhohte Fliisse und in einen kaum
erhohten Grundfluss. Es ist zwischen diesen beiden Flussklassen kein kon-
tinuierlicher Ubergang der Transitzeiten nachweisbar, wie es ein kontinu-
ierlicher Anstieg des Flusses durch die Rekrutierung immer kiirzerer und

weiterer Kapillargefifiwege nahelegen wiirde.
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Kapitel 6
Zusammenfassung

Das Ziel dieser Arbeit war die Etablierung von MRT-Methoden zur Gene-
rierung von quantitativen Bilddaten zur voxelweise individualisierten Be-
strahlungsplanung (dose painting). Die géngigsten heutzutage in der klini-
schen Routine verwendeten pharmakokinetischen Modelle lassen ausschlie3-
lich die Berechnung von Gewebeparametern zu, die keine klare physikali-
sche Bedeutung haben. Die Auswertung physiologisch realistischer, quanti-
tativer pharmakokinetischer Modelle war in den Studien der vorliegenden
Arbeit moglich aufgrund der in den letzten Jahren stattgefundenen Ent-
wicklung und durch die von den MRT-Scannerherstellern bereitgestellten
leistungsfahigen MRT-Scanner-Hardwareeinheiten und innovativen Bildge-
bungssequenzen. Durch Optimierungseinstellungen einer Gradientenechose-
quenz wie k-Raum-Teilung (Schliissellochtechnik), Parallelbildgebung und
Partial-Fourier-Technik konnten hohe Zeitauflosungen der dynamischen MRT-
Bildsequenzen von etwa 1,5 Sekunden erreicht werden. Gleichzeit konnte
eine ausreichend hohe Ortsauflosung und Gewebeabdeckung erreicht wer-
den. Als Grundlage zur pharmakokinetischen Gewebemodellanalyse wurden
Daten mit zwei Arten von gadoliniumbasierten MRT-Kontrastmitteln gene-
riert. Dies waren ein niedermolekulares, schnell extravasierendes Kontrast-
mittel zur Bestimmung von Extravasationsparametern wie dem interstiti-
ellen Volumen und der Gefalwandpermeabilitit und ein an Serumalbumin
bindendes Kontrastmittel, das sich wihrend der ersten Minute nach der
Injektion ndherungsweise intravasal im Gewebe ausbreitet. Dieser auch als
Blood-Pool-Kontrastmittel bezeichneter Indikator wurde als besonders gut
geeignet betrachtet, mikrovaskuldre Parameter wie Blutvolumen und Blut-
perfusion zu bestimmen.

Die Skelettmuskulatur wurde als zu untersuchendes Organ gewahlt, da
sie im Ruhezustand sehr niedrig perfundiert ist und deshalb einerseits in
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ihr potentiell gezeigt werden kann, dass Gewebeparameterquantifizierun-
gen auch in Organen wie Brust und Muskel trotz eines im Vergleich zu
hochperfundierten Organen wie Herz, Gehirn und Niere niedrigen Kontrast-
zu-Rausch-Verhéltnisses moglich sind. Andererseits konnen in ihr ebenfalls
Messmoglichkeiten fiir krankhaft niedrig perfundierte Zusténde eigentlich
hoher durchbluteter Organe evaluiert werden. Eine insbesondere hinsicht-
lich der Evaluation von Methoden zur Blutperfusionsquantifizierung hervor-
stechende Eigenschaft der Skelettmuskulatur ist ihre hohe Blutflussreserve
und somit die Moglichkeit einer signifikanten Steigerung des Blutflusses.
Die Blutflussteigerung wurden durch lokale Administration des Vasodilata-
tors Adenosin in die Femoralarterie des untersuchten Schweinehinterlaufes
erreicht. Die Kontrastmitteldynamik und die von ihr abgeleiteten Gewebe-
parameter wurden in dem in sieben Geweberegionen unterteilten gesam-
ten Hinterlauf gemessen. Die Kontrastmitteldynamiken aller Voxel inner-
halb jedes dieser sieben Regionen wurden zu einem effektiven Signal gemit-
telt, um fiir die Modellanalysen ein ausreichend hohes Kontrast-zu-Rausch-
Verhéltnis der Gewebekurven zu erhalten.

Zur Validierung der Ergebnisse von Studien zur MRT-Messung des in-
terstitiellen Volumens und des Blutvolumens wurden diese mit histologi-
schen Mikroskopiemessungen von Gewebebiopsien verglichen. Es wurde ge-
zeigt, dass die zuverldssigste pharmakokinetische DCE-MRT-Methode zur
Messung des interstitiellen Volumens ein Zwei-Kompartiment-Austauschmo-
dell fiir niedermolekulares Kontrastmittel ist. Dieses Modell setzt einen sym-
metrischen Austausch des Kontrastmittels zwischen dem jeweils als Kom-
partiment modellierten intravasalen und interstitiellen Raum iiber die phy-
sikalisch sinnvolle Grofle der Kapillarwandpermeabilitéit voraus. Im Gegen-
satz zu den in der klinischen Routine iiblicherweise verwendeten DCE-MRT-
Modellen nach Tofts, die die Permeabilitit und die Perfusion physikalisch
unklar in einem effektiven Volumentransferparameter zusammenfassen, wur-
de fiir das Zwei-Kompartiment-Austauschmodell keine signifikante Abhén-
gigkeit der Messparameter von der DCE-MRT-Datenakquisitionsdauer fest-
gestellt. Das Blutvolumen konnte mit diesem Modell im Mittel ebenfalls
wesentlich zuverlédssiger bestimmt werden als mit den herkémmlicherweise
klinisch verwendeten Modellen. Eine zuverldssigere Methoden, mit wesent-
lich geringerer Varianz, war jedoch eine einfache Verhéltnisbildung der intra-
vasalen Kontrastmitteldynamiken im Gleichgewichtsbereich des untersuch-
ten Gewebes und einer Vollblutkontrastmittelkonzentrationsdynamik. Ver-
gleichbar genau war eine Bolusentfaltungstechnik, ebenfalls auf Grundlage
von Intravasalkontrastmitteldaten. Die histologischen und MRT-Ergebnisse
deckten sich auflerdem gut mit Messresultaten anderer Autoren.
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Fiir die Validierung der DCE-MRT-Blutperfusionsmessungen wurde als
Goldstandardreferenzmethode mit einer an der Femoralarterie platzierten
Dopplerultraschallsonde der gesamte den bildgebungstechnisch analysierten
Hinterlaufsgewebebereich versorgende Fluss gemessen. In einer ersten Stu-
die auf alleiniger Grundlage der Intravasalkontrastmitteldaten wurde ein
Zwei-Kompartiment-Intravasalkontrastmittelmodell entwickelt, das von der
Annahme eines parallel zum Kapillarbett stattfindenden nicht-nutritiven ar-
teriovenosen Flusses ausgeht. Unter Einbezug der Bolusdispersionskorrek-
tur fiir die arteriellen Eingangsfunktion wurde bei Modellselektion mittels
eines statistischen Tests (F-Test) zwischen einem einfachen, ausschlieflich
das Kapillarbett einbeziehenden Ein-Kompartimentmodell, und dem paral-
lel strukturierten Zwei-Kompartimentmodell gute Ubereinstimmungen zwi-
schen den DCE-MRT-Flusserhohungen und den Sondenflussanstiegen be-
obachtet. Bei der Auswertung von Modellen zur Gewebeperfusionsquanti-
fizierung fiir die Dynamik von schnell extravasierenden, niedermolekularen
Kontrastmitteln wurden die besten Ubereinstimmungen mit den Sondenre-
ferenzfliissen mit einem um ein nicht-nutritives Kompartiment erweitertes
Zwei-Kompartiment-Austauschmodell erhalten. Fiir das zusétzliche, nicht-
nutritive Flusskompartiment wurden die Ergebnisse des zuvor beschriebe-
nen Zwei-Kompartiment-Intravasalkontrastmittelmodells verwendet. Es er-
gaben sich besonders stabile Modellanpassungen mit hervorragender Abso-
lutwertiibereinstimmung und guter Korrelation mit den Sondenwerten, wenn
die Bolusdispersion vernachléssigt wurde. Die im Vergleich zu kompartimen-
tellen Modellen mathematisch komplizierter strukturierten Parametervertei-
lungsmodelle (Pfropfenstrommodelle) konnten aufgrund ihrer fiir den Fall
des Skelettmuskelgewebes unnatiirlichen Ergebnisse weder die Perfusionshe-
terogenitét noch den niedrig perfundierten Zustand korrekt beschreiben.

Die Ergebnisse dieser Arbeit zeigen, dass das Zwei-Kompartiment-Aus-
tauschmodell und seine um ein nicht-nutritives Kompartiment erweiterte
Version fiir die Anwendung in der klinischen Routine von allen géingigen
Modellen fiir umfassende quantitative DCE-MRT-Messungen am besten ge-
eignet sind. Des Weiteren wurde fiir komplexe quantitative Kontrastmit-
teldynamikmodelle die Notwendigkeit der Generierung einer grofleren Menge
an Modelleingangsinformationen auf Grundlage von intravasalen Kontrast-
mitteln demonstriert.
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Kapitel 7
Summary

The aim of this thesis was to establish magnetic resonance imaging (MRI)
methods for the generation of quantitative image data for voxel-wise indivi-
dualized irradiation planning (dose painting). The most common pharma-
cokinetic models currently used in clinical routine allow the calculation of
tissue parameters which are not of well-defined physical relevance. In the
studies that make up the present work, the evaluation of physiologically
meaningful, quantitative pharmacokinetic models was possible due to the
development of powerful MRI scanner hardware units and innovative ima-
ging sequences provided by MRI scanner manufacturers in recent years. By
optimizing the settings of a gradient echo sequence, such as k-space sharing
(keyhole technique), parallel imaging, and the partial-Fourier technique it
became possible to acquire dynamic MRI pulse sequences with high tem-
poral resolution of about 1.5 s. At the same time, these sequence settings
allowed a sufficiently high spatial resolution and tissue coverage. Data gene-
rated with two types of gadolinium-based MRI contrast agents were used as
a basis for pharmacokinetic tissue model analysis: a low-molecular-weight,
fast extravasating contrast agent for the determination of extravasation pa-
rameters such as interstitial volume and vascular wall permeability, and a
contrast agent binding to serum albumin, which during the first minute after
injection shows approximately intravascular distribution in biological tissue.
This indicator, also referred to as a blood pool contrast agent, was consi-
dered to be particularly well suited to determine microvascular parameters
such as blood volume and blood perfusion.

The skeletal muscle has been chosen as an organ for investigation becau-
se it has low perfusion at rest. Therefore, in skeletal muscle, it is potentially
possible to demonstrate that tissue parameter quantification is also feasible
in low-perfused organs such as breast and muscle despite their low contrast-
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to-noise ratio compared with highly perfused organs such as heart, brain
and kidney. On the other hand, investigations in skeletal muscle can be
used to assess the potential for identifying abnormally low perfusion states
of normally higher-perfused organs. An outstanding feature of the skeletal
muscle, particularly in the evaluation of methods for blood perfusion quan-
tification, is its high blood flow reserve, which allows artificial induction of
significantly higher blood flows. Blood flow enhancement was achieved by
local administration of the vasodilator adenosine into the femoral artery of
the investigated hind leg region of the pig. The contrast agent dynamics and
the tissue parameters derived from it were measured in the entire hind leg,
which was subdivided into seven tissue regions. The contrast agent dynamics
of all voxels within each of these seven regions were averaged to an effective
signal to obtain a sufficiently high contrast-to-noise ratio of the tissue curves
for model analysis.

To validate the results of MRI measurement of interstitial and blood
volumes, comparisons with histological microscopy measurements of tis-
sue biopsies were performed. The most reliable pharmacokinetic dynamic
contrast-enhanced MRI (DCE-MRI) method for interstitial volume measu-
rement has been shown to be a two-compartment exchange model for low-
molecular-weight contrast agent. This purely compartmental model presup-
poses a symmetrical exchange of the contrast agent between the intravascu-
lar and interstitial space via the physically meaningful quantity known as
capillary wall permeability. The Toft’s DCE-MRI models, commonly used in
clinical routine, measure the physically ill-defined effective volume transfer
parameter instead of permeability and perfusion. For these kinds of models,
a significant dependence of the measurement parameters on data acquisiti-
on duration of contrast agent dynamics was identified. In contrast, for the
two-compartment exchange model, results were found to be independent of
DCE-MRI data acquisition duration. The measured average blood volume
was also significantly more reliable with this model than with the models
typically used in the clinical setting. However, an even more reliable method,
with much lower variance, was a simple calculation of the ratio between in-
travascular contrast agent dynamics in the region of the examined tissue and
arterial whole-blood contrast agent concentration dynamics. A bolus decon-
volution technique, also based on intravascular contrast data, showed similar
accuracy. The histological and MRI results also showed good agreement with
the results reported by other authors.

To validate the DCE-MRI blood perfusion measurements, the entire low
of the tissue region analyzed by imaging was measured with the gold stan-
dard reference technique of a Doppler ultrasound probe placed on the fe-
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moral artery. In a first study, based solely on intravascular contrast agent
data, a two-compartment intravascular contrast agent model was developed
which assumes nonnutritive arteriovenous blood flow parallel to the capillary
bed. When the correction for bolus dispersion of the arterial input function
was included, good correspondences between DCE-MRI blood flow increases
and those measured with the probe were observed during model selection by
means of a statistical test (F-test) for a simple one-compartment model in-
cluding only the capillary bed and the parallel-structured two-compartment
model. In the evaluation of models for tissue perfusion quantification for
the dynamics of fast-extravasating low-molecular-weight contrast agents, the
best matches with the Doppler probe reference flow were obtained with a
two-compartment exchange model extended by a nonnutritive compartment.
For the additional nonnutritive flow compartment, the results of the pre-
viously described two-compartment intravascular contrast agent model were
used. In particular, stable model fits with excellent absolute-value matches
and good correlation with Doppler probe flow were obtained when bolus
dispersion was neglected. Unlike the compartment model, mathematical-
ly sophisticated parameter distribution models yielded unnatural results in
skeletal muscle tissue, precluding correct description of both perfusion he-
terogeneity and the low-perfused state.

The results of this work demonstrate that, of all current models for com-
prehensive and quantitative DCE-MRI measurement, the two-compartment
exchange model and its version extended by a nonnutritive compartment
are best suited for use in clinical routine. Furthermore, it has been demons-
trated that a larger amount of model input information from intravascular
contrast agent measurements is needed for complex and quantitative models
of contrast agent dynamics.
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