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Zusammenfassung

v

Ziel: Zur Bestimmung der Gehirnperfusion mit-
hilfe der MRT werden Software-Systeme als
Werkzeuge zur Auswertung genutzt. Die Validie-
rung dieser Systeme erfolgte hierbei bestenfalls
auf Patientenkollektiven. Diese Arbeit stellt ein
kapillarbasiertes Perfusionsphantom fiir die MRT
vor mit dessen Hilfe die Software Siemens Perfu-
sion (MR) auf seine Exaktheit hin gepriift werden
konnte.

Material und Methoden: Das Perfusionsphan-
tom besitzt gewebedhnliche Perfusionseigen-
schaften und erlaubt die Angabe eines Goldstan-
dard-Flusses im Kapillarbett. Dieses Phantom
wurde mit verschiedenen Messungen validiert.
Auf Grundlage dieses Phantoms wurden Perfu-
sionsmessungen durchgefiihrt und mit der Stan-
dard-Software (Siemens Perfusion MR) unter-
sucht und ausgewertet. Die Auswertung
resultiert in der Bestimmung des zerebralen Blut-
flusses (CBF). Die 726 mit der Software bestimm-
ten CBF-Werte konnen mit dem Goldstandard
verglichen werden.

Ergebnisse: Der Vergleich erlaubt die Angabe der
mittleren Abweichung der Software-Ergebnisse
zum Goldstandard bei verschiedenen Flussge-
schwindigkeiten. Es hat sich herausgestellt, dass
die Abweichung der CBF zum Goldstandard je
nach Flussgeschwindigkeit im Mittel bei 1-31%
liegt.

Schlussfolgerung: Diese Arbeit zeigt ein einfa-
ches, aber verldssliches Perfusionsphantom zur
Validierung verschiedener singuldrer Faktoren
der Messung und Auswertung der Gewebeperfu-
sion. Die hiermit gepriifte Software zeigt eine sig-
nifikante (p-Wert <0,001) Abweichung gegen-
iiber dem Goldstandard. Im Mittel ist der
gemessene zerebrale Fluss 11,4% hoher als die
tatsachliche Goldstandard-CBF. Die Zuverldssig-
keit der Software konnte somit belegt und ihr
Fehler hinreichend genau abgeschatzt werden.

Abstract

v

Purpose: The measurement of the CBF is a non-
standardized procedure and there are no reliable
gold standards. This abstract shows a capillary-
based perfusion-phantom for CE-DSC-MRI. It has
equivalent flow properties to those within the tis-
sue capillary system of the human brain and al-
lows the validation of the Siemens Perfusion
(MR) software.

Materials and Methods: The perfusion phantom
consists of a dialyzer for the simulation of the ca-
pillary system, a feeding tube for simulation of
the AIF and a pulsatile pump for simulation of
the heart. Using this perfusion phantom, the ex-
act determination of the gold standard CBF due
to the well-known geometry of the phantom is
easy. It was validated based on different perfusion
measurements. These measurements were inves-
tigated with standard software (Siemens Perfu-
sion MR). The software determined the CBF with-
in the capillary system. Based on this CBF, a
comparison to the gold standard was made with
several different flow speeds. After AIF selection,
a total of 726 CBF data points were automatically
extracted by the software.

Results: This results in a comparison of the gold
standard CBF to these 726 CBF values. Therefore, a
reproducible and reliable deviation estimation
between gold standard CBF and measured CBF
using the software was computed. It can be
shown that the deviation between gold standard
and software-based evaluation ranges between 1
and 31%.

Conclusion: There is no significance for any cor-
relation between flow speed and amount of de-
viation. The mean measured CBF is 11.4% higher
than the gold standard CBF (p-value<0.001).
Using this kind of perfusion-phantom, the valida-
tion of different software systems allows reliable
conclusions about their quality.
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Einleitung

v

Die Kenntnis der zerebralen Perfusionwerte wie Blutfluss
(rCBF) und -volumen (rCBV) gewinnt bei der Behandlung des
akuten Schlaganfalls zunehmend an Bedeutung. Weitere Para-
meter wie die maximale Signalintensitdt (PI), die ,Time-to-
Peak“ (TTP) oder Zeit bis zum Eintreffen des Bolus (BAT) haben
sich ebenfalls bewdhrt [1, 2]. Die Verfahren zur Bestimmung
dieser GroBen werden anhand von Patientenkollektiven oder
in Phantomen erprobt und validiert. Hierzu fehlt bislang aber
ein verldsslich reproduzierbarer Goldstandard. Patientenkollek-
tive leiden traditionell an einer hohen Variabilitit und man-
gelnder Vergleichbarkeit [3]. Phantome hingegen besitzen oft-
mals nicht die notige Realititsndhe, um die Validierung
realitdtsnah durchzufiihren.

Ein Phantom kann nicht alle Eigenschaften der Gehirnperfusi-
on nachbilden. Es muss jedoch bestimmte, fiir die Flussmes-
sung wesentliche Eigenschaften aufweisen. Erstens soll ein
Phantom dem zu modellierendem Sachverhalt méglichst ange-
passt sein. So eignen sich z.B. Phantome mit stehenden Fliis-
sigkeiten nicht, um das Verhalten der Gewebeperfusion nach-
zubilden. Zweitens sollte ein Phantom so konstruiert sein,
dass ein einzelner zu untersuchender Effekt singuldr verander-
bar ist. Wenn z.B. Aussagen iiber die Flussgeschwindigkeit ge-
troffen werden sollen, so muss die Flussgeschwindigkeit die
einzige verdnderbare Grofe im System sein. Drittens sollte
ein Phantom reproduzierbare Ergebnisse liefern. Viertens sollte
ein Phantom haltbar sein. Phantome mit einer kurzen Lebens-
dauer sind nicht gut geeignet, um wiederholbar verldssliche
Ergebnisse zu liefern. Selbstverstdndlich sollte ein Phantom da-
riiber hinaus noch einige zusitzliche Eigenschaften besitzen
wie einen moderaten Preis, die Moglichkeit zu einem schnel-
len Nachbau und in diesem Falle auch MR-tauglich sein.
Phantome mit stehenden Fliissigkeiten konnen eine sehr reali-
tdtsnahe Geometrie besitzen. Beispielsweise wird von Oltmann
et al. [4] ein kopfdhnliches Hybridphantom fiir die MRT- und
Ultraschall-Messungen (US) vorgestellt. Hein et al. [5] be-
schreiben ein Flussphantom basierend auf einem Schlauch,
wahrend Jo et al. und Hansen et al. [6, 7] Phantome mit Bifur-
kationen verwenden. Ein Schlauchphantom zur Simulation ei-
ner Stenose wurde auch von Lehmpfuhl et al. [8] genutzt.
Hier werden mehrere im Prinzip baugleiche Phantome ver-
wendet, deren Stenosegrad zur Simulation des Flusses an einer
Stenose variiert werden kann. Lee et al. prasentieren [9] ein
Perfusionsphantom mit einem Dutzend kleiner GefiR3e, die in
einem Plexiglas-Behdlter eingebettet sind. Von Ku et al. [10]
wird ein in Cryogel gehdrtetes Drahtmodel und von Wilkening
[11] ein entgaster, offenporiger und mit Agar Agar gefiillter
Schwamm benutzt. Beide Phantome haben neben ihrer nicht
reproduzierbaren Konstruktion schwer bestimmbare Flussei-
genschaften. Ein realtititsfremdes Phantom basierend auf
mehreren Réhren wird von Salvado et al. [12] vorgestellt. Ma-
thys et al. [13] verwenden ein Phantom, welches Fliissigkeit
radial von innen nach auf8en durch einen mit Kugeln gefiillten
Raum transportiert. Von Haberland et al. [14] verwenden eine
Schweineniere als Perfusionsphantom. Dieses birgt jedoch die
Risiken der nicht exakten Flussrichtungen und nicht berechen-
baren Gefdf3gréRen. Dennoch besitzt ein solches Phantom rea-
litditsnahe Gewebeeigenschaften. Von Hindle et al. [15] wird
ein membranbasierter Dialysator zur ultraschallbasierten Mes-
sung der Flussgeschwindigkeit herangezogen. Diese Idee wird
von uns aufgegriffen und um einige wichtige Punkte erweitert.
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Der nachfolgende Beitrag prdsentiert Teilergebnisse, die aus
Messungen mit unserem Perfusionsphantom entstanden sind.
Der Schwerpunkt dieses Beitrags liegt hierbei auf der techni-
schen Beschreibung des Phantoms sowie der Validierung einer
bestimmten Nachverarbeitungs-Software zur Auswertung der
Perfusion.

Material und Methoden

v

Phantomaufbau

Der Phantomkorper stellt den zentralen Bauteil des gesamten
Phantoms dar. Er besteht aus einem Kapillar-Dialysator (Low
Flux F8HPS, Fresenius Medical Care AG, Bad Homburg), der
das Kapillarbett simuliert. Im Dialysator sind diinne Hohlfa-
sern eingelassen, welche wie ein Biindel Strohhalme angeord-
net sind und eine semipermeable Membranwand besitzen.

Sie separieren die beiden Kompartimente des Dialysators. Das
erste Kompartiment besteht aus dem Innenraum der Hohlfa-
sern, das zweite Kompartiment aus dem Raum, der die Hohlfa-
sern umgibt. Die Einzelvolumina der Fasern sind miteinander
durch je einen zu- und einen abfiihrenden Schlauch verbunden,
wobei das innere Kompartiment vom dufleren getrennt bleibt.
Dieser spezielle Dialysator enthdlt 12800 Hohlfasern, beste-
hend aus Polysulfon. Sie haben einen Innendurchmesser von
200um und eine Wandstdarke von 40 um. Die Membranen der
Hohlfasern besitzen Poren mit einem mittleren Durchmesser
von 1,8 nm und sind damit durchldssig fiir Molekiile von ge-
ringem Molekulargewicht (um ca. 1kDa). Die Poren werden
wdhrend des Herstellungsprozesses erzeugt. Dadurch kommt
es zu Unregelmdfigkeiten in der Porengrdf3e, sodass nur die
Angabe der mittleren Porengrof3e moglich ist. Die hohe Dichte
an Hohlfasern im Dialysator besitzt eine im Rahmen dieser Ar-
beit ausreichende Ahnlichkeit zum Kapillarbett. Dieser Begriff
wird hierfiir synonym verwendet, wahrend der AuRenraum
als ,Interstitium* bezeichnet wird.

Der Dialysator ist mit den zu- und abfiihrenden Schlduchen in
einer fest verschliefbaren Kunststoffbox (Bold'n’Blue 4.61, Tup-
perware Deutschland GmbH) eingebettet. Zum Messzeitpunkt
ist diese Box zur Vermeidung von Randkontrasten bei der
MRT-Messung vollstindig mit Wasser gefiillt. Die Wassertem-
peratur wird auf 37 °C eingestellt. Die © Abb. 1 zeigt das Sche-
ma des Phantomkérpers, welcher in seiner Gesamtheit in den
Scanner eingebracht wird.

Abb.1 Die Abbildung zeigt den Phantomkdrper. Dieser besteht aus dem
Dialysator, einem zufiihrenden GefaR und einem abfiihrenden GefdR. Das
zweite Kompartiment ist vollstandig mit Wasser gefiillt. Der Dialysator ist
in einer Wasserwanne eingebettet, welche verschlossen ist.

Heruntergeladen von: Joh.-Gutenberg-Universitat. Urheberrechtlich geschutzt.



Bildgebsndes Gerat
MRT/CT

Kontrastmittel

f, Drelwege-Hahn
Pumpe+Reservoir Phantomk@rper Ablaufbecken

Abb.2 Die Abbildung zeigt den schematischen Phantomaufbau. Zu se-
hen ist das Reservoir mit Pumpe. Aus diesem wird Fliissigkeit tiber den Drei-
Wege-Hahn in den Phantomkéorper zugefiihrt. Aus diesem flieRt die Flts-
sigkeit in das Ablaufbecken. Uber den Drei-Wege-Hahn wird Kontrastmittel
als Bolus appliziert.

Die Eigenschaften der Kapillarmembranen erlauben niedermole-
kularem KM die Diffusion durch die Poren aus dem ,Kapillar-
bett* in das ,Interstitium“ des Dialysators. Ein appliziertes KM
diffundiert somit zu einem geringen Teil in den Kapillar-Auf3en-
raum. Entsprechend der Strecke, die der KM-Bolus im Phantom
bereits vorangekommen ist, nimmt die Menge an diffundiertem
KM zu, wdhrend die Konzentration des Bolus innerhalb der Ka-
pillarmembranen abnimmt. Das bedeutet, je linger der Bolus in-
nerhalb der Kapillarmembranen verweilt, desto mehr KM diffun-
diert ins Interstitium. Dadurch wird die KM-Konzentration am
Phantomausgang gegeniiber dem -eingang herabgesetzt. Das be-
deutet jedoch ebenso, dass am Anfang des Dialysators keine KM-
Diffusion vorhanden ist.

Am Phantomkérper wird ein zufiihrender und ein abfiihrenden
PVC-Schlauch (Ldnge jeweils 8 m, Innendurchmesser 8 mm) be-
festigt. Der zufithrende Schlauch ist iiber einen Drei-Wege-
Hahn mit einer pneumatischen Pumpe {iber einen Schlauch
verbunden (1m Lauflinge). Diese Pumpe liefert je nach Fluss-
geschwindigkeit einen pulsatilen Fluss. Der zweite Eingang am
Drei-Wege-Hahn wird mit einem Anschluss fiir einen Injektor
belegt. Die pneumatische Pumpe wird aus einem Wasser-Reser-
voir gespeist. Die Verbindung hierzu ist 1m lang. Der Verbin-
dungsschlauch zwischen Pumpe und Reservoir enthdlt zur
Ermittlung des Goldstandardflusses einen Durchflussmesser
(ML601, Meister Stromungstechnik GmbH). Das Prinzip hierbei
ist, dass ein Schwimmkorper von einer Fliissigkeit umflossen
wird und je nach Flussgeschwindigkeit ausschlédgt. Dieser Durch-
flussmesser wird senkrecht zum Boden angebracht. Der abfiih-
rende Schlauch fiihrt direkt zu einem Fliissigkeitsammelbecken.
Er ist 8m lang. Den gesamten Versuchsaufbau skizziert die
© Abb. 2.

Geometrie und Berechnung der Fluss-Geschwindigkeiten
Insgesamt sind somit 20m Schlauch im System vorhanden.
Unter Beriicksichtigung des Innendurchmessers von 8 mm er-
gibt sich bei einer Schlauchquerschnittsfliche von 0,50 cm?
ein Schlauchvolumen von 0,9051.

Aufgrund des Innendurchmessers von 0,2 mm einer einzelnen
Kapillarmembran betrdgt der Gesamtquerschnitt bei 12800
Kapillarmembranen 4,02cm? und ist damit 8-mal hoéher als
der Querschnitt des zufithrenden oder abfiihrenden Schlau-
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ches. Dieser Umstand erleichtert die spdtere Berechnung der
Flussgeschwindigkeiten.

Die Gesamtquerschnittsfliche der Kapillar-Wdnde berechnet
sich aus dem Auflen- und Innen-Durchmesser der Kapillar-
membranen mit AKap=3,86cm? Der Dialysator besitzt einen
Querschnitt von 4,50 cm. Damit ist die Querschnittsfliche des
Dialysators Adial=15,90 cm?.

Das Interstitium ist der verbleibende Rest des Dialysators. Sein
Querschnitt wird aus der Differenz zwischen der Querschnitts-
fliche des Dialysators, dem Gesamtquerschnitt aller Kapillar-
membranen und der Gesamtfliche der Kapillar-Wdnde be-
stimmt.

Unter Beriicksichtung der Dialysator-Linge von 25,5cm ist
jetzt die Angabe der prozentualen Aufteilung der 3 Bestandtei-
le im Dialysator mdglich. Das Volumen des Dialysators betrdgt
405,5cm?. Davon entfallen 102,5cm? auf das Innere der Kapil-
larmembranen und 100,0cm? auf die Wande der Kapillar-
membranen. Es verbleiben somit 205,0cm? des Interstitiums.
Somit besteht der Dialysator zu 25,28% aus Kapillar-Innen-
raum, 24,27% aus Kapillar-Wédnden und 50,45% aus wasserge-
fillltem Raum. Das Gesamtphantom (Dialysator, Schlduche,
Pumpe) wird mit insgesamt 1,31 Fliissigkeit befiillt. Nach An-
schalten der Pumpe werden jedoch nur 1,061 Fliissigkeit durch
die Pumpe bewegt. Die Differenz verbleibt stationdr im Inter-
stitium.

Das gesamte Phantom ist beziiglich der Fliissigkeit geschlossen.
Das bedeutet, dass die Menge der hineinflieRenden Fliissigkeit
der Menge der herausflieSenden Fliissigkeit entspricht. Wird
die Pumpe auf ein bestimmtes Pumpvolumen P pro s einge-
stellt, so passiert diese Menge jede Stelle des Systems. Da im
Phantom keine Verluste vorhanden sind, durchflieBt dasselbe
Volumen jederzeit jede Stelle des Phantomkorpers. Die Gold-
standard-Flussgeschwindigkeit vGoldKap im Kapillarbett des
Phantoms kann unter Ber{icksichtigung des Pumpvolumens P
mit folgender Formel berechnet werden:

vGoldKap =P x AKap x 60 s (Gleichung 1)
Anhand der Flussgeschwindigkeit und der Dialysator-Geome-
trie ldsst sich der zerebrale Blutfluss (CBF) herleiten. Aus dem
Verhdltnis zwischen Kapillar-Innenrdumen und Gesamtdialysa-
tor

K=AKap/ADial

ergibt sich, wie hoch das Verhdltnis zwischen flieBender Tra-
gerfliissigkeit und Dialysator ist. Der im Dialysator zuriickge-
legte Weg ergibt sich direkt aus der Flussgeschwindigkeit
m(v)=vGoldKap x t.

Im Kapillarbett ist die Flussgeschwindigkeit vGoldKap. Somit
flieBen pro s

I(v)=vGoldKap x AKap

Fliissigkeit in den Dialysator hinein. Diese Fliissigkeit durch-
flieRt genau

D(v)=m(v)x ADial x 1,04 g/ml

Dialysator. Somit ergibt sich folgender Fluss, der dquivalent
zum zerebralen Fluss definiert ist:

CBFGold(v)=I(v)/D(v)* 100 x v. (Gleichung 2)
In Abhdngigkeit zu der Goldstandard-Flussgeschwindigkeit
vGoldKap kann der CBF iiber Gleichung 2 direkt bestimmt
werden. © Tab.1 zeigt die Relation zwischen dem zeitlichen
Pumpvolumen, der Flussgeschwindigkeit im Kapillarbett und
dem zerebralen Fluss im Kapillarbett.
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Tab.1 Die Tabelle zeigt das Pumpvolumen pro Stunde in Relation zur Fluss-
geschwindigkeit im Kapillarbett in cm/s in Relation zur zerebralen Blutfluss im
Kapillarbett in ml/ 100 g/min. Dieses sind Goldstandard-Werte.

Pumpvolumen Flussgeschwindigkeit CBF

(I/h) (cm|s) (ml/ 100 g/min)
45 3,11 169,2

50 3,45 188

55 3,8 206,8

60 4,14 225,6

65 4,49 244.,4

70 4,84 263,2

Simulation der Perfusion

Zum Messzeitpunkt wird die pneumatische Pumpe an den im
MR-Raum befindlichen Druckluft-Anschluss angeschlossen. Der
Phantomkoérper wird im bildgebenden Gerdt in die Kopfpositi-
on geschoben. In dem hier verwendeten MRT (3T-Gerdt Mag-
netom Trio, Siemens) wird der Phantomkoérper in die 12-Ka-
nal-Kopfspule eingesetzt. Das Wasser-Reservoir wird mit 37 °C
warmem Wasser aufgefiillt. Nach Einschalten der Pumpe ent-
steht ein Fluss durch das Gesamtsystem. Uber die Pumpe
wird eine Fliissigkeit aus dem Reservoir {iber den Drei-Wege-
Hahn in den Phantomkérper gepumpt und nach Passage des
Korpers in ein Auslaufbecken hineingespiilt. Wird die Pumpe
auf eine bestimmte Pumpleistung eingestellt, so ergibt sich di-
rekt aus Gleichung 1 die Flussgeschwindigkeit im Kapillarbett
und im zufithrenden Schlauch, die der arteriellen Input-Funk-
tion (AIF) entspricht.

Bei der KM-gestiitzten Perfusionsmessung wird {iber den In-
jektor ein KM-Bolus in den zufithrenden Schlauch injiziert. In-
nerhalb des Phantomkoérpers wird die Fliissigkeit gleichmaRig
auf die Kapillarmembranen des Dialysators verteilt. Bei An-
kunft des Bolus erfolgt ein rapider Anstieg der KM-Konzentra-
tion innerhalb der Kapillarmembranen. Nach Erreichen eines
Peaks wird das KM wieder ausgewaschen. Bei T 1-gewichteten
Bildern ist hierbei in typischer Weise ein schneller Sig-
nalanstieg mit langsamer Auswaschphase sichtbar, wdhrend
T2-gewichtete Bilder einen Signalabfall mit anschlieBender
Normalisierung auf Baseline-Niveau zeigen. Dieses wird in
© Abb. 3 dargestellt.

Fiir die Messungen wird Magnevist® (Schering AG) verwendet,
das sich homogen im Wasser verteilt. Bei der Passage des KM-
Bolus durch den Dialysator tritt eine geringe Menge KM durch
die Poren ins Interstitium ein. Die Riickdiffusion des ausgetre-
tenen KMs in die Kapillarmembranen erfolgt jedoch sofort mit
der nachflieBenden Fliissigkeit. Zwischen den einzelnen Mes-
sungen wird 60s lang klares Wasser zum Zwecke des restlosen
Auswaschens des KMs durch den Dialysator gespiilt.

Maciak A et al. Ein kapillarbasiertes Phantom... Fortschr Rontgenstr

Abb.3 Die Abbildung zeigt 6 von 100 Bildern
einer Bildsequenz nach Applikation eines KMs. Zu
Anfang a liegt noch keine Signalverdnderung vor.

b zeigt das Einstromen des KMs in den zufiihrenden
Schlauch (AIF). c zeigt wiederum das Einstromen
des KMs in den Dialysator (Kapillarbett). d zeigt das
Erreichen des Peaks im Kapillarbett, wahrend e und
f das langsamere Ausstromen des KMs zeigen.

Priifung der Reproduzierbarkeit und Homogenitat der
Perfusionsmessung

Zur Bestimmung der Reproduzierbarkeit der Messung werden
T1-gewichtete Bildsequenzen aquiriert (TE 1,26 ms, TR323 ms).
Es werden 3 Bildschichten des Phantomkérpers am Eingang, in
der Mitte und am Ausgang von jeweils 20 mm Breite gemes-
sen. Dadurch ergeben sich Abbildungen des einstrémenden
KMs (Eingang) und des ausstromenden KMs (Ausgang). Die
mittlere Bildschicht dient der Bestimmung der KM-Diffusion
und der Pulsatilitdt des Flusses, welche in dieser Arbeit nicht
speziell beriicksichtigt werden. Die Bildschichten werden nicht
zeitgleich, sondern sequenziell abgebildet. Es werden 100 Bil-
der pro Schicht aquiriert mit einer Frequenz von 0,97 Hz. Bei
diesen Messungen wird 1 ml Magnevist® mit einem Fluss von
0,2ml/s in den Wasserstrom injiziert. Dieser Versuch wird
mehrfach wiederholt, sowohl mit gleicher als auch mit doppel-
ter KM-Menge. Der Zeitunterschied zwischen Eingang und
Ausgang reprdsentiert die Transitzeit, welche das KM bendétigt,
um den Phantomkdrper zu durchflieBen. Wird eine Region of
Interest (ROI) dieser Bildsequenz betrachtet, so ergibt sich eine
charakteristische Zeit-Intensitdtskurve (TIC, Time Intensity Cur-
ve). © Abb. 3 zeigt einige aquirierte Bilder, welche den Einfluss
des KM-Bolus in den Schlauch, wo die AIF gemessen wird, und
dann in den Dialysator darstellen.

Die Priifung der Homogenitat erfolgt auf Basis derselben Bild-
sequenzen. Hierzu werden TTP-Parameterkarten von der Bild-
schicht am Eingang und am Ausgang des Phantomkorpers ex-
trahiert. Aus der Differenz der Parameterkarten kann auf die
Homogenitdt des Flusses im Phantomkdérper selbst geschluss-
folgert werden. Nur bei gleichférmiger Intensitdtsverteilung
im Querschnitt liegt ein homogener Fluss im Phantomkdérper
VOr.

Priifung eines Software-Systems zu Bestimmung des
CBFs

Um zu priifen, inwieweit sich unser Phantom als Goldstandard
zur Validierung einer Software zur Perfusionsberechnung eig-
net, werden in einer weiteren, T2*-gewichteten Messsequenz
11 Schichten des Phantomkorpers bei verschiedenen Flussge-
schwindigkeiten gemessen mit TE=32ms und TR=1000 ms.
Dabei werden jeweils 2 ml Magnevist® dem Wasserstrom hin-
zugesetzt. Die Pumpe wird auf Geschwindigkeiten von 45, 50,
55, 60, 65 oder 701 Fliissigkeit pro Stunde eingestellt. Niedri-
gere Fliisse sind aus technischen Griinden nicht moglich. Da-
raus resultiert eine Phantom-Perfusion von 169 ml/100 g/min
bis 263 ml/100g/min in Schritten von 19 ml/100 g/min. Diese
CBF-Werte entsprechen zwar nicht den im Gehirn tiblichen
Werten, sind jedoch durch die Software quantifizierbar.

Als Auswertungs-Software wird das MRT-Perfusions-Paket fiir
die Plattform Syngo der Fa. Siemens AG gewdhlt [16] und ist
fiir die In-vivo-Verwendung am Gehirn MPG-konform zertifi-
ziert. Diese Software arbeitet semi-automatisch in 2 leicht zu
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bedienenden Schritten. Im ersten Schritt wird die AIF selek-
tiert. Im zweiten Schritt wird die CBF-Parameterkarte gewdhlt
und die Auswertung fiir jede Flussgeschwindigkeit wiederholt.
Ein Beispiel einer solchen berechneten Parameterkarte ist in
© Abb.4 (links) dargestellt, wihrend © Abb.4 (rechts) eine
Karte zeigt, wie sie nach dem Goldstandard auszusehen hdtte.
Der Grauwert der Parameter-Bilder spiegelt hierbei das Ver-
hdltnis zur AIF wieder. Aus diesen 11 Bildschichten wurden
die Flachen der AIF und des Kapillarbetts segmentiert und fiir
diese 22 Flachen die mittleren Grauwerte bestimmt. Aufgrund
der Geometrie (s.0.) ist bekannt, dass die CBF der AIF 8xso
hoch sein muss wie die CBF des Kapillarbetts. Wird der mitt-
lere Grauwert der AIF durch den mittleren Grauwert des Ka-
pillarbetts dividiert, so muss im Optimalfall das Resultat eine
8 sein. Da insgesamt 726 (6 verschiedene Flussgeschwindigkei-
ten bei 121 Messungen) Quotienten untersucht werden, kann
somit robust gekldrt werden, ob das Software-System zuver-
ldssig ist.

Statistische Auswertung

Die statistische Auswertung der erhobenen Daten erfolgte mit
GNU R. Hierbei wurden die p-Werte und Konfidenzintervalle
bei einem Alpha-Fehler von 5% bestimmt. Binomial verteilte
Daten wurden mit dem Fischer-Test verglichen und zeigen bei
einem p-Wert von unter 0,05 eine statistische Signifikanz. Zur
grafischen Darstellung der Verteilung der Daten wurden Box-
Whisker-Plots verwendet.

Ergebnisse

v

Der erste Abschnitt des Ergebnisteils zeigt die geringe Variabi-
litdit des Messungen unter Einsatz des vorgestellten Perfusions-
phantoms auf Basis der T1-gewichteten Messungen, wahrend
der zweite Abschnitt die Auswertung der Perfusionsmessungen
mit der Perfusions-Software der Fa. Siemens AG auf Basis der
T2*-gewichteten Perfusionssequenzen beschreibt.

Priifung der Reproduzierbarkeit und Homogenitat

Werden die TICs aus den T1-gewichteten Messsequenzen mit-
einander verglichen, so zeigt eine einfache Uberlagerung die-
ser Kurven bereits eine starke Ahnlichkeit. Werden alle Kurven
an einem einzigen Abtastzeitpunk untersucht, so kann ein
Box-Whisker-Plot der Verteilung der Datenpunkte zu diesem
Zeitpunkt erstellt werden. Diese Darstellung erlaubt die Sicht-
weise auf den Median sowie das untere wie auch obere Quar-
til. Die Erweiterung auf alle Abtastzeitpunkte ergibt eine Dar-
stellung dhnlich wie die der TICs. Diese Darstellung besteht
aus der Aneinanderreihung von Box-Whisker-Plots und stellt
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Abb.4 Links: Eingefdrbtes CBF-Parameterbild

- nach Einsatz der Siemens Perfusion-MR-Software.
- Das Bild zeigt eine zufdllig ausgewahlte Bildschicht.
Vo Die Erwartung an den mittleren Wert innerhalb der
- AIF ist, dass diese exakt 8-mal hoher ist als im Kapil-
o larbett. Rechts: Die erwartete Parameterkarte be-
i stimmt nach dem Goldstandard und der Geometrie
P des Phantomkérpers. Die AlF reprasentiert einen
" Wert von 100%, wédhrend im Dialysator eine CBF
I von ca. 15% vorliegen muss. Dieses entspricht dem
K Verhdltnis von 8 zwischen AIF und Kapillarbett.

Box-Whisker-Plots der Zelt-Intensititskurven (1ml KM im Bolus, Phantomkérperanfang)
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Abb.5 Box-Whisker-Plots fiir jeden einzelnen Zeitpunkt nach Injektion
von 1 ml KM. Zu Erkennen sind Median und Quantile zu jedem einzelnen
Abtastzeitpunkt.

die Verteilung der Daten aus den verschiedenen Messungen
an jedem Abtastzeitpunk dar. Dieses ist ebenfalls ein sehr gu-
ter Indikator fiir die Variabilitdt der verschiedenen TICs [17].
Reprdsentativ fiir alle 3 Bildschichten zeigt © Abb.5 die aufSer-
ordentlich geringe Variabilitdt fiir insgesamt 13 verschiedenen
Kinetiken zu den abgetasteten Zeitpunkten. Die Baseline zeigt
dabei eine Variabilitdt von 3,12% bei einer absoluten Standard-
abweichung von 0,58 (Mittelwert 18,66), wihrend die Peak
Region eine Variabilitdit von 2,49% bei einer absoluten Stan-
dardabweichung von 5,60 (Mittelwert 225,51) aufweist.

Priifung der Software zur Auswertung von Perfusions-
messungen und Bestimmung des CBFs

Anhand der T2*-gewichteten Perfusionssequenzen kénnen ba-
sierend auf 6 Flussgeschwindigkeiten jeweils 11 Bildschichten
des Phantomkérpers abgebildet werden. Diese werden mit der
Siemens Perfusion (MR) Software zur Bestimmung der CBF
ausgewertet. Im Anschluss werden die AIF und das Kapillarbett
segmentiert und jeweils aus den mittleren Werten die Quo-
tienten berechnet mit 121 Werten fiir jede Flussgeschwindig-
keit. Bei 6 verschiedenen Flussgeschwindigkeiten ergeben sich
726 Vergleichswerte. Eine lesbare Darstellung zeigt die Vertei-
lung der Daten als Histogramm (© Abb.6). Die Box-Whisker-
Plots in © Abb.7 zeigen die Daten sortiert nach den verschie-
denen Flussgeschwindigkeiten. Der Median liegt bei 8,91, wah-
rend die Quartile auf die Verteilung der Daten schliefSen las-
sen.
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Werden die Flussgeschwindigkeiten zusammengefasst, so kon-
nen folgende statistische Kennziffern bestimmt werden: Mittel-
wert 8,91 (p-Wert <0,001), Standardabweichung 2,55, Schiefe
0,60. Daher ist davon auszugehen, dass die Daten nicht normal

Histogramm der Relationen der CBF zwischen AIF und Kapillarbett der Siemens-Software
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Abb.6 Das Histogramm aus allen Proportionalitdtsfaktoren aus 726 Ein-
zelwerten. Als Linie ist die Normalverteilung eingezeichnet. Der Goldstan-
dard-Zielwert ist 8.

ter PLot der Relationen der CBF zwischen AIF und Kapillarbett der Siemens-Software nach Flussge

16

o M B

@

Verhiltnis AlIFfKapillarbett

45 50 55 -] 65 T0
Pumpvolumen [I7h]

Abb.7 Box-Whisker-Plots der mittleren Proportionalitatsfaktoren aufge-
schliisselt nach der Flussgeschwindigkeit. Zu jeder Flussgeschwindigkeit
werden 121 Einzelwerte ber(cksichtigt.

verteilt sind. Im Konfidenzbereich von 95% liegen die gemesse-
nen Werte zwischen 9% und 14% hoher als vom Goldstandard
vorgegeben. Die © Abb.8 zeigt das Gesamtergebnis aller 726
Vergleichswerte.

Die © Tab.2 zeigt zusammengefasst die Konfidenzintervalle
und die mittlere Abweichung sowohl fiir die einzelnen als
auch fiir alle Flussgeschwindigkeiten. Aufgrund des Goldstan-
dards wdre ein Mittelwert von 8,0 zu erwarten. Die Unter-
und Uberschreitung dieses Goldstandardwerts wird in der pro-
zentuellen Abweichung zusammengefasst und zeigt in Abhdn-
gigkeit von der Flussgeschwindigkeit Abweichungen zwischen
1% und 31%.

Diskussion

v

Wie eingangs beschrieben [4-15], zeigen die bisher entwickel-
ten Phantome zur Perfusionsmessung des Gehirns wesentliche
Nachteile. Sie leiden entweder an fehlender Realitdtsndhe oder
der Goldstandard ist nicht reproduzierbar zu bestimmen. In
dieser Arbeit wird ein Kkapillarbasiertes Perfusionsphantom
vorgestellt. Es erlaubt die singuldre Betrachtung bestimmter
Parameter der Perfusion. Hierbei wird als Bauteil ein Dialysa-
tor genutzt, der Kapillarmembranen aufweist. Der Einstrom
kann pulsatil gestaltet werden und ist in seiner Stirke regel-
bar. Ein einfacher Zugang zur wiederholbaren Applikation von

Biox-W Plot der der CBF

AIF und Kapillarbett der Siemens-Software

Verhiltnis AlFKapillarbett

Abb.8 Box-Whisker-Plot der mittleren Proportionalitdtsfaktoren nach
Auswertung aller Flussgeschwindigkeiten (6) und aller Bildschichten (11)
unter Einsatz der Siemens Perfusion-MR-Software. Es wurden
6x11x11=726 Einzelwerte ber(cksichtigt.

Tab.2 Die Tabelle zeigt das Goldstandard-Pumpvolumen gegen die tatsdchlich gemessenen CBF-Werte. Aufgrund des Goldstandards ist die Erwartung an den
gemessenen Wert das Verhaltnis AIF zu Kapillarbett 8. Das 95 %-Konfidenzintervall zeigt die gemessenen Quotienten. Ausgehend von der Messung kann die pro-
zentuelle Abweichung bestimmt werden. Die Mittlere Abweichung gibt hierbei den Mittelwert der prozentuellen Abweichung an. Die letzte Zeile zeigt diese

3 Werte gemittelt ber alle Flussgeschwindigkeiten an.

Pumpvolumen (I/h) Konfidenzintervall

prozentuelle Abweichung

mittlere Abweichung
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45 7,65-8,23 -4,43-2,83 -0,8

50 9,13-10,03 14,09 -25,33 19,71
55 7,95-8,77 -0,66-9,63 4,49
60 9,86-10,89 23,30-36,07 29,68
65 10,12-10,91 26,54-36,33 31,43
70 6,50-6,91 -18,73 bis -13,69 -16,21
alle Fliisse 8,72-9,12 9,06-13,71 11,38
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KM ist ebenfalls vorhanden. Dariiber hinaus werden metall-
freie Bauelemente gewdhlt, die fiir MRT-Messungen geeignet
sind. Die Abbildungseigenschaften werden durch Einbettung
im Wasserbad optimiert. Alle Bauteile bleiben austauschbar
und sind zudem leicht erhdltlich. Das Phantom dient als Gold-
standard zur Untersuchung verschiedener physikalischer oder
medizintechnischer Sachverhalte und erlaubt die Simulation
des Flusses in einem Kapillarbett. Es macht so eine vereinfach-
te, jedoch im Rahmen der Validierung von Software-Systemen
giiltige Priifung des zerebralen Blutflusses moglich. Die Ver-
wendung des Phantoms zur Simulation anderer Organe ist un-
ter Verwendung eines High-Flux-Dialysators anstatt eines hier
genutzten Low-Flux-Dialysators moglich. Somit kdnnte die Per-
fusion der Niere oder Leber simuliert werden.

Mithilfe dieses Phantoms kénnen auf einfache Weise reprodu-
zierbare Flussmessungen durchgefiihrt werden. Das hohe Aus-
maf an Genauigkeit der Flussmessungen wurde in dieser Arbeit
eindrucksvoll durch die zahlreichen Wiederholungsmessungen
belegt. Allerdings ist keine absolut genaue Reproduzierbarkeit
gegeben, weil sich die in © Abb.5 dargestellten Boluskinetiken
nicht komplett iiberlagern. Die jedoch geringe Variabilitdt von
maximal 3,12% sind jedoch hinnehmbar klein. Mégliche Ursa-
chen dafiir stellen neben Grundschwankungen des MRT-Signals
tiber die Zeit die auch bei diesem Versuchsaufbau nicht voll-
standig identische Bolusform und leichte Schwankungen des
pulsatil erzeugten Flusses dar. Auch die Transitzeit weist geringe
Fluktuationen auf. Auch dieses ist ein Indikator, dass das hier
vorgestellte Phantom nicht perfekt ist. Es bietet jedoch erhebli-
che Vorteile gegeniiber allen bisher vorgestellten Perfusions-
phantomen und erlaubt die vergleichbare und wiederholbare
Flussmessung sowie die Variation singuldrer Eigenschaften des
Phantoms.

Reproduzierbare Flussmessungen erlauben wiederum die Prii-
fung anderer Softwaresysteme zur Berechnung einzelner
Fluss-Parameter. Hierbei kann von der Betrachtung des Trager-
mediums abstrahiert werden, da bei der relativen Flussmes-
sung zwischen AIF und Kapillarbett die Boluskinetik und nicht
die Viskositdit des Mediums relevant ist [18]. In dieser Arbeit
wurde das Software-System Perfusion (MR) von Siemens ge-
priift, welches fiir die Perfusionsmessung am Gehirn zugelas-
sen ist. Als groflen Unsicherheitsfaktor der Validierung soft-
waregestiitzter Systeme miissen die in solchen Systemen
implementierten Algorithmen genannt werden. Meist sind die-
se numerischen Verfahren als Black-Box zu betrachten und
nach auf3en hin wenig dokumentiert. Dariiber hinaus ist davon
auszugehen, dass diverse Approximations- und Entfaltungsver-
fahren genutzt werden, die zu unbekannten und teilweise
nicht reproduzierbaren Fehlern fithren kénnen [19-21]. Die
Priifung und Kalibirierung der Software muss dem Hersteller
iberlassen werden.

Allerdings konnte man einwenden, dass der Goldstandard-
Fluss im Kapillarbett des Phantoms etwa doppelt so hoch ist
wie im menschlichen Gehirn [22, 23]. Das ist aber keine aus-
reichende Erkldrung fiir die Variabilitit (mittlere Abweichung
von bis zu 31%) der mit der Siemens-Software ermittelten Per-
fusionswerte. Die Fehleinschdtzung mit einem um 9- 14% zu
hoch bestimmten Flusswert hdlt sich jedoch in Grenzen. In
Anbetracht der Tatsache, dass die Bestimmung des zerebralen
Flusses im menschlichen Gehirn teilweise Variabilititen von
bis zu 100% aufweist [24, 25], ist die Bestimmung der Perfusi-
on mit der verwendeten Software trotz diverser Approximati-
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onsverfahren und teilweise nicht bekannter Algorithmen als
gut zu bewerten.

Die Evaluierung weiterer Software-Systeme mit diesem Phan-
tom ist vorgesehen, um die immer wichtiger werdende Mes-
sung der zerebralen Perfusionswerte zur Erkennung eines Mis-
matches zwischen Infarktkern und sog. ,Tissue at Risk“ beim
akuten Schlaganfall [26] endlich auch mit absoluten Werten
quantifizieren zu koénnen.

Abkiirzungen

AIF = Arterielle Inputfunktion

BAT =Bolus Arrival Time

CBF = Cerebral Blood Flow

CBV =Cerebral Blood Volume
CT=Computed Tomography

KAP = Kapillarbett

KM = Kontrastmittel

kDA =kilo Dalton

MRT = Magnet-Resonanz-Tomografie
MTT =Mean Transit Time

MPG = Gesetz iiber Medizinprodukte (Medizinproduktegesetz)
PI=Peak Intensity

ROI=Region of Interest

TIC=Time Intensity Curve

TE=Echo Time

TR =Repetition Time

TTP=Time to Peak
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