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2 Grundlagen

2.1 Biologische Bestrahlungsplanung und Ziel der Arbeit

Die biologische Bestrahlungsplanung ist ein Konzept innerhalb der Strahlentherapie, das
versucht, mittels Dosismodulation (dose painting) Tumoren inhomogen zu bestrahlen, um
Dosisspitzen innerhalb des Tumors zu erreichen. Die bisher (berwiegend angewandte
homogene Bestrahlung solider Tumoren berticksichtigt nicht, dass innerhalb eines Tumors
Areale mit unterschiedlicher Strahlensensibilitdt vorkommen konnen. Dies hat zur Folge, dass
bestimmte Bereiche des Tumors zu hohe oder zu geringe Anteile der erforderlichen
Strahlendosis erhalten und somit der Effekt der Therapie nicht optimal ist. Es ist, u.a. durch
Einfihrung der Tomotherapie, mdglich eine intensitditsmodulierte Strahlentherapie (IMRT)
durchzuftihren (Thorwarth et al. 2008).

Die Strahlensensibilitat eines Tumors ist in hohem MalRe vom Sauerstoffgehalt des Gewebes
abhangig. Je hoher der Sauerstoffgehalt im Gewebe ist, desto empfindlicher reagiert das
Gewebe auf Strahlung. Tumoren kdnnen bereits in einer friihen Phase des Wachstums durch
die zunehmende GroR3e einen kritischen Abstand zu Blutgeféalien bekommen, sodass sie einer
schlechteren Nahrstoffversorgung und Hypoxie unterliegen. Der kritische Abstand betragt
etwa 100um (Helmlinger et al. 1997). Durch die Hypoxie kann die eingeschrankte
Versorgung einerseits zu einer Hemmung von Wachstum und Differenzierung des
Tumorgewebes bis hin zum Zelltod fihren, andererseits kann sich der Tumor an die
hypoxische Umgebung anpassen (Moulder et al. 1987).

Die Hypoxie des Tumors kann die Bildung von Angiogenese-Faktoren induzieren und es
kann zusétzlich durch GeféaBneubildung aus hamatopoetischen Vorldauferzellen zur
Vaskulogenese kommen. Diese Tumorgefdlle sind chaotisch organisiert und funktionell
ungeeignet, um den Tumor vollstdndig mit Blut zu versorgen. Nekrosen und hypoxische
Areale sind die Folge (Weber et al. 2013). Durch den sogenannten Sauerstoffeffekt reagieren
diese Areale kaum auf eine Bestrahlung im Gegensatz zu sauerstoffreichem Gewebe.
Gewtinschte Effekte der Therapie wie die Tumorrickbildung, Wachstumsverzégerung und
Tumorkontrolle sind stark reduziert oder bleiben aus. Sauerstoff fungiert als

Radiosensibilisator und beeinflusst auch andere TherapiemaRnahmen, wie die Chemotherapie,



Immuntherapie und photodynamische Therapie. Der Grad der Hypoxie beeinflusst den
Therapieerfolg maRgeblich (Vaupel et al. 2007, Hockel et al. 2001).

Die biologische Bestrahlungsplanung ermdglicht die gezielte Bestrahlung hypoxischer Areale
mit einer erhohten Strahlendosis. Die Detektion dieser Areale durch bildgebende Verfahren
ist fur diese Methode essentiell. Die dynamische  kontrastmittelverstarkte
Magnetresonanztomografie (DCE-MRI) bietet ein schnelles und sicheres Verfahren, diese
Areale mit guter Ortsauflosung darzustellen. Es missen Parameter bestimmt werden, die
Anzeichen fur hypoxische Gebiete sind. Die Messung der Perfusion, des Blutvolumens und

des interstitiellen Volumens bieten diese Mdglichkeiten. Das Ziel dieser Arbeit war die
Entwicklung eines Tiermodells, um Perfusionsmessungen mittels DCE-MRI validieren zu
kénnen und die Genauigkeit der Messungen des interstitiellen Volumens und des

Blutvolumens zu uberprufen.

2.2 Anatomie und Funktion der Skelettmuskulatur

Der grundlegende Baustein der Skelettmuskulatur ist die Muskelfaser. Muskelfasern kénnen
mehrere Zentimeter lang sein und einen Durchmesser von 10-100 pum erreichen. Der Anteil
der Muskelfasern am Gesamtvolumen der Muskulatur liegt zwischen 75-92 % (Aberle et al.
2001). Die Zellen liegen i.d.R. in paralleler Anordnung vor. Muskelfasern sind Synzytien,
also aus mehreren Einzelzellen fusionierte Riesenzellen. Deshalb enthalten Muskelfasern oft
mehrere Hundert Zellkerne. Jede Muskelfaser ist von einer Zellmembran, dem Sarkolemm,
umgeben und enthélt das Sarkoplasma genannte Zytoplasma. Im Sarkoplasma befinden sich
die kontraktilen Einheiten der Muskelzelle. Diese sogenannten Myofibrillen enthalten die
Filamente Aktin und Myosin. Die Myofibrillen sind von den Kraftwerken der Zelle, den
Mitochondrien, und dem sarkoplasmatischen Retikulum, auch longitudinale Tubuli genannt,
welches dem endoplasmatischen Retikulum entspricht, umgeben. Das Sarkolemm enthélt
Einstllpungen, die eine wichtige Rolle bei der nervalen Erregungsibertragung spielen, die in
der Kontraktion resultiert. Diese werden transversale Tubuli genannt (Huppelsberg et al.
2013).

Jede Muskelfaser ist von einer Bindegewebshille, dem Endomysium, umgeben. Im

Endomysium liegen Kapillaren und motorische und sensible Nervenfasern. Die Muskelfasern



werden durch das bindegewebige Perimysium internum zu Primarbiindeln zusammengefasst.
Diese Biindel werden wiederum durch das Perimysium externum zu Sekundarblndeln
zusammengefasst. Im Perimysium verlaufen Blut- und LymphgefaRe sowie Nervenfasern. Die
aullere Hulle des Muskels bildet das Epimysium, das in die Faszien Ubergeht (Abb. 2.1)
(Liebich 2004).
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Abb. 2.1: Schematische Darstellung des Aufbaus des quergestreiften Skelettmuskelgewebes (Liebich
2004).

Die Skelettmuskulatur kann aufgrund ihrer besonderen GefaRversorgung bei Belastung
groRere Mengen Blut rekrutieren. Skelettmuskeln machen einen erheblichen Anteil der
Korpermasse aus und stellen die groRte Anzahl an Kapillaren bereit (Payne et al. 2006). Die
Skelettmuskulatur ist durch nutritive und nicht-nutritive GefaRabschnitte in der Lage, den
Blutfluss zu regulieren (Clark et al. 2000). Dies kann zu einer heterogenen Verteilung des
Blutes in den arbeitenden Muskeln fuhren (Heinonen et al. 2010). Vorgeschaltete Arteriolen
bestimmen den Blutfluss im Kapillarbett. In Ruhe kann durch Offnung von nicht-nutritiven
Shunts das Kapillarbett umgangen werden. Nur etwa 10-25% der Kapillaren sind getffnet
(Damon et al. 1984). Dies erklart den sehr geringen Blutfluss im ruhenden Muskel von
wenigen ml pro Minute pro 100g Gewebe. Etwa 50% des Blutflusses im ruhenden Muskel

befindet sich in ShuntgefaRen und stellt somit eine Flussreserve dar (Zhang et al. 2005).



Die Belastung des Skelettmuskels erfordert eine schnelle Bereitstellung dieser Flussreserven.
Nicht-nutritive GeféalRe werden geschlossen und vorgeschaltete Arteriolen des Kapillarbetts
geoffnet, sodass der Muskel mit Sauerstoff und Nahrstoffen versorgt werden kann (Thomas et
al. 2004). Wahrend maximaler Kontraktion kann der Blutfluss im Gegensatz zum ruhenden
Muskel um das 20-fache und mehr gesteigert werden (Carlier et al. 2006). Die nervale Regu-
lation der Gefale erfolgt in Ruhe Uber alpha-adrenerge Rezeptoren des Sympathikus, die eine
Vasokonstriktion bewirken. Beginnt der Muskel zu arbeiten, Gberwiegen vasodilatatorische
Eigenschaften cholinergisch sympathischer und beta-adrenerger Rezeptoren (Delp et al.
2004).

2.3 Anatomie und Funktion der GefalRe

Der Blutkreislauf der Saugetiere ist ein schnell regulierbares, geschlossenes System bestehend
aus dem Herzen als zentrales Organ und den BlutgefaRen, die sich in Arterien, Arteriolen,
Kapillaren, Venolen und Venen unterteilen. Die Aufgaben des Blutes sind der konvektive
Transport von Sauerstoff und Kohlenstoffdioxid, Wasser und Elektrolyten, Nahrstoffen,
Metaboliten des Zellstoffwechsels, Hormonen und Mediatoren, S&uren und Basen zur
Regulation des pH-Wertes, sowie Warme und Komponenten des zelluldren und humoralen
Abwehrsystems (Thews et al. 2005).

Arterien und Venen bestehen aus drei Schichten. VVon auRen nach innen werden sie als Tunica
externa (Externa), Tunica media (Media) und Tunica intima (Intima) bezeichnet. Die Tunica
externa verbindet die Blutgefae mit dem umliegenden Gewebe. Sie besteht aus lockerem
Bindegewebe, das aus elastischen und Kollagenfasern zusammengesetzt ist und Nervenfasern
und im Falle groRBer Gefalle auch zusétzliche Blutgefalie (Vasa vasorum) enthélt. Die Tunica
media besteht aus glatten Muskelzellen, elastischen Fasern und Kollagenfasern. GrofRe
Arterien enthalten zwischen der Media und der Externa zusétzlich die Membrana elastica

externa, eine Schicht aus elastischen Fasern. Die Innenauskleidung der Gefalle wird von der
Tunica intima gebildet. Sie besteht aus einer Basalmembran, dem Endothel, einem
einschichtigen platten Epithel und dem Stratum subendotheliale, einer Bindegewebsschicht,
die glatte Muskelzellen und Abwehrzellen enthalten kann. Zwischen Intima und Media

befindet sich bei Arterien und teilweise bei Venen die aus elastischen Fasern bestehende



Membrana elastica interna (Aumdiller et al. 2014). Arteriolen und gréliere Venolen besitzen
ebenfalls den dreischichtigen Aufbau (Abb. 2.2). Kapillaren und postkapillare Venolen
besitzen eine Endothelschicht und eine Basalmembran. VVon aufen kdnnen den Endothelzellen
Perizyten aufliegen (Liebich 2004).
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Abb. 2.2: Histologischer Schnitt durch eine Arterie (links) und durch eine Arteriole und eine Venole
(rechts) (Konig et al. 2014).

Kapillaren und postkapillare VVenolen dienen dem Stoffaustausch. Dieser erfolgt entweder
durch Diffusion, durch Transzytose oder durch in der Zellmembran liegende Transporter.
Lipophile Substanzen wie O, und CO, kénnen frei durch das Endothel diffundieren.
Hydrophile Substanzen konnen bei geringer MolekiilgroRe durch Poren im Endothel
diffundieren, wéhrend groliere Molekile durch Transzytose oder durch Transporter durch das
Endothel geschleust werden (Liebich 2004).

Der Aufbau der Kapillarwand spielt beim Transportprozess eine grofRe Rolle. Man
unterscheidet drei verschiedene Kapillartypen. Kontinuierliche Kapillaren kommen im Korper
am hé&ufigsten vor und besitzen ein vollstdndig oder fast vollstdndig geschlossenes Endothel.
Dieser Typ ist in der Skelettmuskulatur zu finden. Fenestrierte Kapillaren besitzen ein von

Poren durchsetztes Endothel. Molekdile geringer GroRe kdnnen schnell diffundieren, wéhrend



groRere Molekdile die Poren nicht passieren kénnen. Dieser Kapillartyp kommt im Dinndarm,
in der Niere und in endokrinen Organen vor. Diskontinuierliche Kapillaren, auch Sinusoide
genannt, haben eine siebartige Struktur, die auch groRen Molekilen den Ubertritt gewahrt.
Die Basalmembran kann vollstandig fehlen. Dieser Typ kommt in der Leber vor (Abb. 2.3)
(Aumaller et al. 2014).

Perizyt subendothelialer

lockeres Bindegewebe Spaltraum

Endothel Pore

Basalmembran

Endothelkern

mit einer Membran
geschlossene Pore

A geschlossene Kapillare B gefensterte Kapillare C offene Kapillare mit einem
diskontinuierlichen Endothel

Abb. 2.3: Schematische Darstellung der verschiedenen Kapillartypen. A: Kapillare mit einem
zusammenh&ngenden Endothel, B: Kapillare mit fenestriertem Endothel, C: sinusoide Kapillare
(Liebich 2004).

2.3.1 Adenosin

Adenosin ist ein korpereigenes Nukleosid mit vielféltigen Aufgaben im Organismus.
Adenosin besteht aus der Nukleinbase Adenin und dem Zucker B-D-Ribose (Aggarwal et al.
1994). Spezifische Rezeptoren fur Adenosin befinden sich u.a. auf der Membranoberflache
der glatten Muskelzellen der GefaRBe und auf Endothelzellen. Es handelt sich um G-
proteingekoppelte Rezeptoren, die purinergischen Rezeptortypen P1 und P2 mit den beiden
P1-Subtypen Al und A2 (Lynge et al. 2000, Pelleg et al. 1990). Adenosin besitzt eine starke
vasodilatatorische Wirkung insbesondere an Widerstandsgefaen entweder direkt durch
Bindung an A2-Rezeptoren in der glatten Muskulatur der Blutgefafle oder indirekt durch
Freisetzung von Stickstoffmonoxid (NO, Endothelium derived relaxing factor) oder von
Prostaglandin (Cano et al. 1992).



Die Blutflussverteilung durch Adenosingabe &hnelt der im arbeitenden Muskel. Jedoch
werden bei korperlicher Arbeit deutlich mehr nutritive GefaRRe durchblutet, wahrend Adenosin
besonders nicht-nutritive ShuntgefaRe offnet (Clark et al. 2008). Dies flhrt zu einer hetero-
generen Blutflussverteilung. Heinonen und Mitarbeiter (2009) beobachteten nach Adenosin-
applikation in die Femoralarterie beim Menschen eine besonders stark erhdhte Durchblutung
in tieferen Oberschenkelmuskelregionen, die viele kapillarreiche rote Muskelfasern enthalten.
Der Blutfluss war besonders im M. quadrizeps femoris signifikant inhomogen. Der Blutfluss
auf der kontralateralen Seite wurde etwa auf ein Drittel des Ruheflusses gesenkt (Heinonen et
al. 2009).

Die Plasmahalbwertszeit von Adenosin ist mit deutlich unter zehn Sekunden sehr kurz (Moser
et al. 1989). Die Wirkung setzt innerhalb von 30 Sekunden nach peripherer vendser
Verabreichung ein. Eine schnellere Wirkung wird nach Injektion in den zentralen Kreislauf
erwartet. Um die Wirkung von Adenosin Uber langere Zeitrdume aufrechtzuerhalten, sollte es
kontinuierlich z.B. tber einen Perfusor appliziert werden. Die vasodilatatorische Wirkung von
Adenosin hat eine Blutdrucksenkung zur Folge. Reflextachykardie und Reninausschiittungen
werden bei Adenosin im Gegensatz zu vielen anderen Vasodilatatoren seltener beobachtet.
Adenosin stellt die KoronargefaRe des Herzens weit. Deshalb wird es in der Diagnostik der
coronaren Herzkrankheit mittels Stress-MRT eingesetzt (Schwitter et al. 2006). Adenosin
verliangert auBerdem die Uberleitungsgeschwindigkeit am AV-Knoten des Herzens und
verringert die Herzfrequenz. Es wird therapeutisch als Antiarrhythmikum bei paroxysmalen
supraventrikuldren Tachykardien, u.a. zur Beendigung der AV-Reentry-Tachykardie,

eingesetzt (Aggarwal et al. 1994).

2.4 Magnetresonanztomographie

Die Magnetresonanztomographie (MRT) ist ein komplexes bildgebendes Verfahren, das
ermdglicht Schnittbilder des Korpers detailliert mit einem sehr guten Weichteilkontrast
darzustellen. Um ein Gewebe mittels MRT darstellen zu kénnen, muissen unpaare Elemente
vorhanden sein, weil diese ein messbares magnetisches Kernmoment enthalten. Das
bedeutendste Element flir die medizinische Nutzung der Kernspintomographie ist der

Wasserstoff (*H). Die Verteilung der Wasserstoffatomkerne im Gewebe ist charakteristisch
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und macht somit eine Unterscheidung der verschiedenen Gewebe mdglich. Ein
Wasserstoffatom besteht aus einem positiv geladenen Proton und einem negativ geladenen
Elektron und ist somit elektrisch neutral. Das Proton besitzt neben seiner positiven Ladung
den sogenannten Spin, eine Grundeigenschaft der Elementarteilchen (Weishaupt et al. 2014).
Das Proton dreht sich wie ein Kreisel um sich selbst um eine Rotationsachse. Anders als beim
mechanischen Kreisel kann ein Spin nicht abgebremst oder beschleunigt werden, er bleibt
immer konstant. Nur die Lage der Rotationsachse kann durch dulRere Magnetfelder beeinflusst
werden und gemessen werden. Das Proton besitzt durch die rotierende elektrische Ladung ein
magnetisches Moment. Es verhalt sich wie ein Magnet, der durch seine Bewegung Spannung

in einer Empfangsspule induzieren kann (Weishaupt et al. 2014).

Wird der Patient in ein statisches magnetisches Feld gebracht, so richten sich die Spins der
Wasserstoffatome nach der magnetischen Achse aus. Wie bei einem Kreisel, auf den eine
Kraft wirkt, kommt es zu einer Ausgleichsbewegung bei den Spins bei der Rotation um die
Achse, die Prazessionsbewegung genannt wird. Diese erfolgt in einer charakteristischen
Frequenz, der sogenannten Lamorfrequenz. Die Lamorfrequenz ist proportional zur
Feldstarke des Magnetfeldes By und die Grundlage der MRT-Bildgebung. Es entsteht
allmahlich durch die Stabilisierung der Spins in dem Magnetfeld eine Langsmagnetisierung.
Die Spins ordnen sich entweder energetisch gunstig im parallelen Zustand entlang der
Feldlinien an oder im energetisch unginstigerem antiparallelen Zustand. Es befinden sich
geringfugig mehr Spins im parallelen Zustand. Diese kleine Differenz zwischen parallelen
und antiparallel angeordneten Spins ermoglicht die Messung der Langsmagnetisierung. Je
starker das angelegte Magnetfeld ist, umso deutlicher fallt die L&ngsmagnetisierung aus
(Weishaupt et al. 2014).

Neben dem statischen Magnetfeld kann ein Magnetresonanztomograph ein dynamisches
Magnetfeld induzieren. Durch Radiofrequenzpulse von Hochfrequenz- oder Gradienten-
spulen, die der Lamorfrequenz entsprechen, werden die Spins aus der stabilen Ruhelage
achsensynchron ausgelenkt. Diese transversale Magnetisierung erzeugt ein MR-Signal. Die
Protonen sind je nach Position einem etwas unterschiedlichen Magnetfeld ausgesetzt. Die
umgebenden Molekile schirmen das Magnetfeld zusatzlich etwas ab, sodass die Spins relativ
schnell ihre Phasenkohdrenz verlieren. Nach Abschalten des Pulses relaxieren die Spins in
ihren  Ausgangszustand. Man unterscheidet dabei die Longitudinal- und die

Transversalrelaxation, die unabhangig voneinander ablaufen (Weishaupt et al. 2014).
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Die longitudinale Relaxation ist der Wiederaufbau der longitudinalen Magnetisierung. Bei
diesem Vorgang wird Energie an die Umgebung abgegeben, das MR-Signal wird schwacher.
Die Geschwindigkeit dieses VVorgangs kann durch die T;-Relaxationszeit beschrieben werden.
Die transversale Relaxation ist die Abnahme der transversalen Magnetisierung. Bei der
Transversalrelaxation kommt es zu einer Interaktion zwischen den Spins, die durch eine
Dephasierung gekennzeichnet ist. Die Energie wird nicht an die Umgebung abgegeben,
sondern an benachbarte Spins. Die Zeitkonstante, die diesen Prozess beschreibt, ist die T,-
Relaxationszeit. Sie ist weitgehend unabhdngig von der Magnetfeldstarke (Breitenseher et al.
2008). Zu erwéhnen ist, dass durch Inhomogenitaten des Magnetfeldes durch das Geréat und
den Patienten selbst eine zusatzliche Dephasierung der Protonen bewirkt wird, die schneller
ablauft als die T,-Relaxationszeit. Sie wird als T,*-Relaxationszeit bezeichnet. Die
Relaxationsraten sind stoffspezifische Eigenschaften (Breitenseher et al. 2008).

Die Spulen des Magnetresonanztomographen empfangen die Signale der einzelnen Voxel, die
in entsprechende Grauwerte umgewandelt werden. Durch die Messung der Longitudinal- und
die Transversalrelaxation wird die Generierung T;- oder T,- gewichteter Bildkontraste

ermdoglicht (Breitenseher et al. 2008).

2.5 Kontrastmittel

Oftmals reichen Signalintensitatsdifferenzen unterschiedlicher Gewebearten nicht aus, um
einen deutlichen Bildkontrast darzustellen. Deshalb werden haufig Kontrastmittel eingesetzt,
um eine bessere Beurteilung der Gewebsstrukturen zu ermdglichen (Weishaupt et al. 2014).
Ein geeignetes Kontrastmittel muss neben physikochemischen auch adaquate
pharmakologische Eigenschaften besitzen. Kontrastmittel sollen mdglichst unveréndert und
ohne eine eigene Wirkung vom Organismus aufgenommen und schnell wieder ausgeschieden
werden. Um den MR-Kontrast zu erh6hen, kann ein Kontrastmittel die Relaxationszeiten (T,
T,, und/oder  T,*)  verkirzen, lokale = Magnetfeldhomogenitaten  verandern
(Suszeptibilitatseffekte), die Anzahl der Protonen in einem Voxel verdndern oder die
Lamorfrequenz verschieben (Weishaupt et al. 2014). Die am h&ufigsten eingesetzten
Kontrastmittel sind Gadoliniumkomplexe, die eine Verkirzung der drei Relaxationszeiten
bewirken. Sie weisen eine hohe Dipol-Dipol- und Dipol-Gitter-Wechselwirkung auf. In der

klinischen Anwendung spielt insbesondere die Verkiirzung der T;-Zeit eine Rolle, bei der den
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angeregten Spins schneller Energie entzogen wird und das Signal bei T;-gewichteten
Sequenzen zunimmt (Weishaupt et al. 2014).

Gadoliniumkomplexe gehéren zu den paramagnetischen Kontrastmitteln. Gadolinium selbst
ist ein Element aus der Gruppe der Lanthanoide und ist in ungebundener Form hochtoxisch.
Gadoliniumionen verhalten sich aufgrund ihrer praktisch identischen Molekilgrofie wie
Kalzium und konnen so zahlreiche Kalzium-abhangige Prozesse im Korper blockieren
(Schulte et al. 2006).

Es wird deshalb an Chelate, wie z.B. DTPA oder DOTA, gebunden. Diese Komplexe kdnnen
metabolisch unverandert nach einer Plasmahalbwertszeit von etwa 90 min renal
ausgeschieden werden. Nach ca. 24 h ist das Kontrastmittel fast vollstandig ausgeschieden
(Schulte et al. 2006). Die verwendeten Liganden haben Einfluss auf die pharmakologischen
Eigenschaften des Kontrastmittels. So konnen niedermolekulare oder hochmolekulare
Komplexe erzeugt werden, die unterschiedliche Anwendungsmadglichkeiten in der Praxis
bieten. Niedermolekulare Kontrastmittel extravasieren in den meisten Gewebearten nach
intravendser Applikation schnell und reichern sich im Interstitium an. Sie eignen sich deshalb
insbesondere zum Nachweis von Geweben mit veranderter Vaskularisation, wie z.B. in
Tumoren, Entzindungen oder Infarkten, zur Perfusionsdarstellung oder zur
Funktionsdarstellung der Nieren. Im Gehirn wird bei einer intakten Blut-Hirn-Schranke ein
Ubertritt ins Gewebe verhindert. Deshalb werden diese Kontrastmittel haufig genutzt, um
Leckagen anzuzeigen (Weishaupt et al. 2014).

Hochmolekulare Gadoliniumverbindungen koénnen als sogenannte Blutpool-Kontrastmittel
verwendet werden. Sie verbleiben langer intravasal und eignen sich besonders zur Darstellung
von GefaRen. Angiographien kénnen so langer und wiederholt durchgefiihrt werden. Die
Detektion schwierig darzustellender GeféaRstrukturen oder Thrombembolien wird ermdglicht.
Durch den verlangerten Aufenthalt in den GefaRRen eignen sich intravasale Kontrastmittel gut
zur Perfusionsquantifizierung. Neben hochmolekularen Gadoliniumkomplexen sind auch
kleine ummantelte superparamagnetische Eisenoxidpartikel als intravasale Kontrastmittel
geeignet (Weishaupt et al. 2014). Nach Weishaupt (2014) ist keines der zugelassenen
intravasalen Kontrastmittel auf dem europdischen Markt erhaltlich. Dies hat sich nach

unserem Kenntnisstand nicht gedndert.
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2.5.1 Verwendete Kontrastmittel

Zur Darstellung der Extravasation wird das niedermolekulare Kontrastmittel Gadoterséure,
bzw. Gd-DOTA, (Dotarem®, Guerbet, Frankreich) verwendet. Dotarem besteht aus einem
Gadolinium-lon, das an den makrozyklischen Komplexbildner DOTA ligiert ist. Dotarem hat
ein Molekulargewicht von 0,56 kDa und einen Durchmesser von 0,9 nm. Es wird im
Organismus kaum an Proteine gebunden und folglich rasch tber die Nieren ausgeschieden.
Seine Osmolalitat betragt in Wasser mit einer Temperatur von 37°C 1350 mOsmol/kg und die
Relaxivitat 3,5 mM™s™ (bei 20MHz). Die Eliminationshalbwertszeit betragt 48 min und das
Verteilungsvolumen 187 ml/kg (Niendorf et al. 2013). Dotarem verkdrzt sowohl die T- als
auch die T,-Relaxationszeit mit deutlichem Schwerpunkt auf der T;-Relaxationszeit. Dotarem
gilt als risikoarmes, gut vertragliches Kontrastmittel. Es kann gelegentlich zu allergischen
Reaktionen kommen. Weitere mogliche Nebenwirkungen sind Nausea, Hautausschlage,
Dyspnoe, Bronchospasmen, Exzitationen, Kopfschmerzen und Hitzeempfindungen. Sehr
selten und bei bestehender Vorschadigung der Nieren kann es zur nephrogenen systemischen
Fibrose fuhren (Ishiguchi et al. 2010).

Zur Darstellung der GefaBe wird das intravasal verbleibende, makromolekulare
Kontrastmittel  Gadofosveset  Trinatrium  (Vasovist®, Bayer Schering, Berlin,
Deutschland/Ablavar® Lantheus Medical Imaging, Inc., USA) verwendet. Vasovist besteht
aus einem stabilen Gadolinium-Diethylen-Triamin-Pentaacetat-Chelat (Gd-DTPA), das mit
einer albuminbindenden Diphenyl-Cyclohexylphosphat-Gruppe substituiert ist. Vasovist
bindet sich reversibel an Serumalbumin. Speziesabhangig ergeben sich unterschiedliche
Bindungsraten. In niedriger Konzentration bindet Vasovist bis zu 90% an humanes
Serumalbumin (Lauffer et al. 1998). Beim Schwein ist die Bindungsrate mit 83-87% etwas
niedriger, jedoch vergleichsweise hoher als bei anderen Tierarten (Eldredge et al. 2006).
Durch seine Bindung an Albumin vergrof3ert sich sein Molekulargewicht von 957 Da auf 68
kDa (Barrett et al. 2006). Erst durch diese Bindung spricht man von einem makromolekularen
Kontrastmittel, das lange intravasal verbleiben kann und kaum extravasiert. Die mittlere
Halbwertszeit der Verteilungsphase betrdgt nach intravendser Applikation einer Dosis von
0,03 mmol/kg etwa 0,48 h. Das Verteilungsvolumen betrégt im Gleichgewicht etwa 148
ml/kg. Die Relaxivitat betragt bei 20 MHz im Plasma 33,4 bis 45,7 mM™s? und die

Osmolalitat bei 37 °C im Wasser 825 Osmol/kg. Die Eliminations- Halbwertszeit ist relativ
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lang und betragt ca. 16,3 = 2,6 h (Weishaupt et al. 2014). Als Nebenwirkungen koénnen

Ubelkeit, Pruritus, Parasthesien, Kopfschmerzen und Geschmacksverianderungen auftreten.

2.6 DCE-MRI und pharmakokinetische Modelle

Bei der dynamischen kontrastmittelverstarkten Magnetresonanztomographie (DCE-MRI)
werden dynamische Bilder nach einer Bolusinjektion eines Kontrastmittels akquiriert
(Sourbron et al. 2013). Sie wird insbesondere eingesetzt, um die Gewebeperfusion und
Permeabilitat der Gefalie darzustellen. Es werden die zeitlichen Signalanderungen, die durch
Veranderungen der Kontrastmittelkonzentration im Blut und Gewebe entstehen, gemessen
(Runge et al. 1984). Meistens wird ein niedermolekulares Kontrastmittel intravends injiziert.
Zundchst befindet sich das Kontrastmittel fast ausschlieRlich intravaskular. Um die Anflutung
des Bolus darstellen zu kénnen, wird eine hohe zeitliche Auflésung bendtigt (Pettigrew et al.
1986). Bereits nach kurzer Zeit beginnt das Kontrastmittel mittels Diffusion in den
interstitiellen Raum zu extravasieren. Die Geschwindigkeit dieses Vorgangs ist abhdangig von
der Perfusion, der Art des Gewebes, der Anzahl und Permeabilitdt der BlutgefaRe, dem
GeféaBwiderstand, der Beschaffenheit des Interstitiums und dem vendsen Abfluss (Lucia et al.
1998). Die Akquisitionszeit muss entsprechend lang gewéhlt werden, um den Vorgang
adaquat abbilden zu kénnen (Tofts et al. 1989).

Durch Verwendung geeigneter pharmakokinetischer Modelle kdnnen die Vaskularisation des
Gewebes beschreibende Parameter bestimmt werden. Fur die Diagnostik wichtige Parameter
wie die Perfusion, Blutvolumen, interstitielles Volumen und das Zellvolumen sind hierbei von
besonderem Interesse (Jahng et al. 2014). Zur Bestimmung koénnen pharmakokinetische
Kompartimentmodelle verwendet werden. Dazu kdnnen die durch die DCE-MRI ermittelten
Signalintensitaten in Kontrastmittelkonzentrationen konvertiert werden. Es wird flr diese
mathematischen Modelle die arterielle Eingangsfunktion (AIF) bestimmt. Die AIF bildet den
Bolus des Kontrastmittels nach Injektion ab. Die Kontrastmittelkonzentration in der
zufiihrenden Arterie des Gewebes von Interesse wird gemessen. Eine hohe zeitliche
Auflosung ist hierflr erforderlich (Sourbron et al. 2013).
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Man unterscheidet je nach angenommener Anzahl der Verteilungsrdume Ein-, Zwei- und
Mehrkompartimentmodelle. Das einfachste Modell ist das Ein-Kompartimentmodell, das
annimmt, dass sich das Kontrastmittel ausschlieRlich intravasal befindet (Rosen et al. 1989).
Dieses Modell wird haufig angewendet, um die Perfusion und das Blutvolumen im Gehirn bei
intakter Blut-Hirn-Schranke zu bestimmen. Bei gestorter Blut-Hirn-Schranke oder in
Geweben, in denen das Kontrastmittel auch extravasieren kann, liefert dieses einfache Modell
jedoch unzuverlassige Ergebnisse (Bruening et al. 1996).

Um die Extravasation zu bericksichtigen kann ein zweites Kompartiment hinzugezogen
werden, das Interstitium. Zwei-Kompartiment-Modelle beschreiben den Austausch des
Kontrastmittels zwischen GefélRsystem und Interstitium. Neben der Perfusion und der
Permeabilitat lassen sich mit diesem Modell auch das Blutvolumen und das interstitielle
Volumen bestimmen (Lidemann et al. 2000). Je nach Fragestellung kdnnen in Mehr-

Kompartiment-Modellen noch weitere Kompartimente hinzugenommen werden.

2.6.1 TWIST- Sequenz

Um die arterielle Eingangsfunktion und die Extravasation der Kontrastmittel mittels DCE-
MRI darstellen zu kénnen, ist eine hohe zeitliche Auflésung erforderlich bei ad&quater
Ortsauflésung. Die in den Arbeiten verwendete TWIST-Sequenz (Time-resolved angiography
With Interleaved Stochastic Trajectories) bietet eine hohe Zeitauflosung und zugleich eine
gute rdumliche Auflosung. Um einen etwa zehn Sekunden dauernden Bolusdurchgang im zu
messenden Gefal} darstellen zu konnen, ist eine zeitliche Auflésung von deutlich unter zwei
Sekunden erforderlich (Song et al. 2009). Dies wird durch eine bestimmte k-Raum-Abtastung
erreicht. Der k-Raum wird hierbei in zwei Regionen geteilt. Der zentrale k-Raum bietet
Informationen zum Bildkontrast, wahrend der periphere k-Raum die rdumlichen
Informationen beitrégt. Die zentralen k-Raum-Zeilen werden bei der TWIST-Sequenz
wahrend der Kontrastmittelgabe haufiger abgetastet als die peripheren, wodurch die
Akquisitionszeit deutlich verkirzt werden kann und der Bolus im Zielvolumen gut erfasst
wird. Diese sogenannte Schliissellochtechnik wurde entwickelt, um DCE-MRI-Aufnahmen
von Tumoren und Gefallasionen anzufertigen. Zielfuhrend waren hierbei die wiederholte
zentrale k-Raum-Abtastung und die nur zuféllige Abtastung des peripheren k-Raumes. Der

TWIST-Sequenz liegt eine 3D-Gradientenechosequenz zugrunde, die eine diinne Schichtdicke
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mit sehr kurzen TRs und TEs bei niedrigen Anregungswinkeln mit Parallelbildgebung
akquiriert (Laub et al. 2006). Die TWIST-Sequenz wird in der Klinik unter anderem fir die
periphere Angiographie verwendet, um durch Darstellung hdmodynamischer Prozesse z.B.
Stenosen zu erkennen. Im Gehirn dient die Sequenz der Erkennung von
GefalRmalformationen und in der Aorta der Darstellung von Aortendissektionen. Desweiteren
koénnen dynamische Aufnahmen der Lungen-, Nieren- oder Lebergeféle angefertigt werden
(Laub et al. 2006).
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4 Diskussion

4.1 Das Schwein als Modell

In Deutschland wurden im Jahr 2014 laut dem Bundesministerium fir Ern&hrung und
Landwirtschaft etwa 2 Millionen Wirbeltiere und KopffiRer fur Tierversuche eingesetzt.
Méuse und Ratten machten mit rund 80% den grofiten Anteil aus. Schweine wurden nur zu
etwa 0,5% eingesetzt. Schweine sind dem Menschen aufgrund ihrer Grolle, Gewicht und
sowohl vielen anatomischen und physiologischen Eigenschaften sehr &hnlich. Deshalb
werden sie haufig fir Untersuchungen kardiovaskuldrer Fragestellungen eingesetzt (Swindle
et al. 2012). Minipigs werden wegen ihrer geringeren GroRe hé&ufiger eingesetzt als
Landschweine. In dieser Arbeit wurden Landschweine, sogenannte Hybriden, verwendet, weil
sie sehr schnell ein dem Menschen &hnliches Gewicht und GroRe erreichen. So konnte mit der
MRT ein Volumen untersucht werden, das einem menschlichen Patienten entspricht. Zudem
hat die Grolke einen Einfluss auf Eigenschaften des Herz-Kreislaufsystems, die fr
Perfusionsstudien mit dem Ziel der klinischen Anwendung von erheblicher Bedeutung sind.
Die Herzfrequenz der verwendeten Schweine lag zwischen 60-80 Schldgen/min und
entspricht somit der Herzfrequenz eines Erwachsenen. Der Blutdruck liegt
physiologischerweise bei Schwein und Mensch bei etwa 120/80 mmHg (Egner 2002). Der fur
die Berechnung der Parameter wichtige Hamatokrit ist bei Schwein und Mensch ebenfalls
ahnlich. Er liegt bei Hybridschweinen zwischen 0,29 bis 0,45% (Kixmoller 2004), bei
Ménnern bei ca. 0,47% und bei Frauen bei ca. 0,42% (Jelkmann 2010).

Zur Validierung der Perfusionsmessungen mittels DCE-MRI musste ein Modellgewebe
ausgewahlt werden. Die Messung von Perfusion, Blutvolumen und interstitiellem Volumen
soll fir das Staging von Tumoren eingesetzt werden. Es waére deshalb naheliegend,
Tumorgewebe zu untersuchen. Tumoren sind jedoch sehr inhomogen; Blutvolumen und
interstitielles Volumen konnen variieren und stark vom gesunden Gewebe abweichen.
Deshalb fuhrten Vergleiche zwischen MRT- und histologischen Daten haufig nicht zum
Erfolg (Egeland et al. 2009) und eine Validierung wird erschwert. Ein gesundes, homogenes
Gewebe wie die Skelettmuskulatur ist deshalb deutlich besser geeignet. Sie kommt nahezu

uberall im Korper vor und kann gut als Referenzorgan dienen. Die BlutgefaRversorgung der
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Muskulatur von Schwein und Mensch ist sehr &hnlich. Die Kapillardichte im Oberschenkel
des Menschen liegt je nach Autor zwischen etwa 200-470 GefaRen/mm? (Zoladz et al. 2005,
Weber et al. 2006, Ddring 2008). Dies entspricht auch der mittleren vaskuldren Dichte
(MVD) von etwa 370 GefaRen/mm?, die in dieser Arbeit histologisch im Oberschenkel beim
Schwein gemessen wurden. Der Durchmesser der Kapillaren in der Skelettmuskulatur des
Menschen betragt zwischen 5-10um (Tyml 1987). Morphometrisch ermittelt wurde in dieser
Studie beim Schwein ein durchschnittlicher Durchmesser von 6,2 um, der jedoch
wahrscheinlich unterschatzt wird, weil die GeféBe durch fehlenden Blutdruck und
histologische Praparation kollabiert waren.

Neben dem &hnlichen Aufbau der Muskulatur von Schwein und Mensch bietet auch die
Funktionsweise einen Vorteil. Die Muskulatur ist in ihrer Perfusion sehr variabel. Die
Applikation von Vasodilatatoren wie Adenosin ermoglicht mehrere Messungen von
unterschiedlichen Perfusionsstufen pro Schwein. Dies senkt den Verbrauch von

Versuchstieren.

4.2 Einflisse auf die dynamische kontrastmittelverstarkte

Magnetresonanztomographie (DCE-MRI)

Die DCE-MRI wird zunehmend eingesetzt, um Tumorgewebe zu untersuchen (Hylton et al.
2006; Zahra et al. 2007). Vergleiche der Daten, die mit DCE-MRI und mit histologischen
Methoden ermittelt wurden, zeigen haufig eine Diskrepanz zwischen den Ergebnissen (Franiel
2011; Gemeinhardt 2008; Kiessling et al. 2004b). Doch auch bei gesundem Gewebe lassen
sich manche Einflisse nicht vermeiden. Die DCE-MRI basiert auf der intravendsen
Bolusgabe eines Kontrastmittels. Das Kontrastmittel wird mit dem Blut zu dem zu messenden
Gewebe transportiert. Durch den Weg durch den Kérper kommt es zu einer Verzogerung der
Ankunft im Gewebe und zu einer Aufweitung des Bolus. Eine ideale deltaférmige Bolusform
kann physiologischerweise nicht generiert werden. Deshalb beschreibt die arterielle
Eingangsfunktion (AIF) den Bolus in vivo. Aus dieser kann die Konzentration des
anflutenden Kontrastmittels berechnet werden. Sourbron und Mitarbeiter (2011) messen der
intravaskuldaren Phase der Kontrastmittel eine hohe Bedeutung zu. Sie stellten fest, dass das

erweiterte Tofts-Modell in Gewebe mit mittleren oder geringen Blutflissen das Blutvolumen
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unterschatzt, weil die Bolusdispersion zwischen Messort in einer groflen Arterie und der
Ankunft im Gewebe nicht berticksichtigt wird. Das interstitielle Volumen kann Uberschatzt
werden (Sourbron et al. 2011).

Neben modellabhdngigen Effekten konnen bei der Messung der AIF auch
Partialvolumeneffekte eine Rolle spielen. Deshalb sollte bei der Auswahl der Schichtdicke
darauf geachtet werden, dass die relevante Arterie adaquat abgebildet wird. Zur Extraktion
der AIF sollten deshalb nur Vollblutvoxel verwendet werden (Carreira 2009; Kiessling et al.
2004a). In dieser Arbeit hat sich die Aorta abdominalis bei der ausgewahlten Schichtdicke als
geeignet erwiesen, dieses Ziel zu erfullen. Es kann jedoch sein, dass je nach gewahltem
Gewebe, bzw. Korperteil, kein gentigend grofRes Gefal3 in der Néhe ist. Somit bestehen die
Voxel nicht nur aus dem Signalanteil des Blutes, sondern auch aus dem Signalanteil des
umliegenden Gewebes. Das Gewebeblutvolumen kann deshalb uberschatzt werden.

Im Gewebe kdnnen desweiteren Wasseraustauscheffekte auftreten. Es wird angenommen,
dass zwischen den BlutgefaBen und dem Interstitium ein stetiger Wasseraustausch stattfindet.
Ein intravasales Kontrastmittel bewirkt eine schnellere Relaxation der Wasserstoffkerne im
Blut. Diese Wasserstoffkerne kdnnen extravasieren und tduschen so im kapillaren Gebiet des
Gewebes eine Anwesenheit von Kontrastmittel vor. Gleichzeitig stromen schwécher relaxierte
Wasserstoffkerne in die BlutgefaRe, in denen das Kontrastmittel wiederum die Relaxation
beschleunigt (Carreira 2009).

Bleiben diese Wasseraustauscheffekte unbertcksichtigt, kann das Blutvolumen uberschatzt
werden. Carreira und Mitarbeiter (2011) haben diese Wasseraustauscheffekte untersucht und
eine Uberschatzung im Tumorgewebe von etwa 60% gefunden. Im gesunden Gewebe fiel
diese Uberschatzung deutlich geringer aus.

Der Unterschied zwischen gesundem und Tumorgewebe konnte durch eine verdnderte
Gefalstruktur und -permeabilitat begrindet sein. Im Tumorgewebe sind kleinere Kapillaren
zu finden, aber ihre Anzahl pro Flacheneinheit ist deutlich erhoht. Die Angiogenese in
Tumorgewebe verlauft meist sehr rasch und chaotisch. Die Permeabilitit der Kapillaren kann
dadurch ebenfalls erhoht sein (Gemeinhardt 2008).

Neben Wasseraustauscheffekten kann auch die Extravasation der verwendeten Kontrastmittel
die Ergebnisse beeinflussen. Das in dieser Arbeit verwendete Vasovist ist ein intravaskulédres

Kontrastmittel. Jedoch ist zu bedenken, dass etwa 90% des Kontrastmittels intravasal
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verbleiben, wahrend 10% extravasieren (Lauffer et al. 1998). Eine hohe zeitliche Auflésung
wéhrend des Bolusdurchgangs soll die Auswirkungen dieses Effektes minimieren. Bei
alleiniger Verwendung eines niedermolekularen Kontrastmittels, wie Dotarem, konnte die
schnellere Extravasation einen deutlich hoheren Einfluss auf die Berechnung der Parameter

nehmen.

4.3 Tofts-Modelle und Zwei-Kompartimente-Austausch-Modell

In der DCE-MRI werden pharmakokinetische Modelle verwendet, um durch die Verwendung
von Signal-Zeit-Kurven die Dynamik eines Kontrastmittels im Gewebe zu beschreiben. In der
Onkologie trugen diese Modelle bereits frih dazu bei, Therapieerfolge zu uberprifen
(O’Connor et al. 2007). Kompartimentmodelle teilen das zu messende Gewebe in
Verteilungsrdume eines Indikators auf. Es wird angenommen, dass die Verteilung des
Indikators in dem jeweiligen Kompartiment homogen ist. Erste Kompartimentmodelle
wurden von Tofts und Mitarbeitern (1991) entwickelt, um die Permeabilitat der Blut-Hirn-
Schranke zu berechnen. Der Transport eines niedermolekularen Kontrastmittels aus den
GefalBen, genauer aus dem Blutplasma, ins Interstitium wird in diesem Ein-
Kompartimentmodell beschrieben. Es wird entweder nur die Konzentration innerhalb der
Geféalle und nicht im Interstitium oder nur die Verteilung des Kontrastmittels im Interstitium
berucksichtigt, wahrend die Konzentration in den Geféllen vernachlassigt wird. Im Tofts-
Modell werden die Perfusion und das Permeabilitats-Oberflachenprodukt (PS) in der
Austauschkonstante k™" zusammengefasst. Eine getrennte Quantifizierung von Perfusion
und Permeabilitét ist nicht moglich. Durch stetige Verbesserung der MRT-Technik wurde die
Messung weiterer physiologischer Parameter ermdglicht. Die Verwendung von Ein-
Kompartimentmodellen reicht h&ufig insbesondere bei der Untersuchung von Tumorgewebe
nicht mehr aus (Carreira et al. 2011; Li et al. 2000; Port et al. 1999).

Das erweiterte Tofts-Modell schlie8t neben dem interstitiellen VVolumen auch die Verteilung
des Kontrastmittels in den Geféllen mit ein. Somit ist es mdglich, das Blutvolumen zu
bestimmen. Mit einer hohen zeitlichen Auflésung wird der Bolusdurchgang des zufiihrenden
GeféaBes, in diesem Falle der Aorta, gemessen. Die AIF dient der Berechnung der

Plasmakonzentration des Kontrastmittels. Nach der intravendsen Injektion eines Kontrast-
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mittels kommt es zu einer Aufweitung des Bolus zwischen Messort in einer grollen Arterie
und der Ankunft im Gewebe, der Dispersion. Dies kann zu einer Unterschatzung des

Blutvolumens fuhren (Sourbron et al. 2011).

Die Berticksichtigung der Bolusaufweitung flihrt zu genaueren Ergebnissen der Berechnung
des Blutvolumens im Zielgewebe. Beim Zwei-Kompartimente-Austausch-Modell (2CXM)
wird die Dispersion im Kapillarbett mit einbezogen. Dieses Modell besteht aus den
Kompartimenten des Kapillarbetts und des extravaskularen-extrazellularen Raum (EES), dem
Interstitium. Es wird angenommen, dass Kontrastmittel nicht nur ins Interstitium extravasiert,
sondern auch wieder ins Blutgefalsystem zurtickflieRt. Dies trifft auf die meisten Gewebe im
Korper zu. Es wird bei diesem Modell also nicht nur davon ausgegangen, dass es einen
arteriellen Zufluss von Kontrastmittel gibt, sondern auch einen weiteren Zufluss, namlich den
Ruckfluss des bereits extravasierten Kontrastmittels aus dem Gewebe. Deshalb wird dieses
Modell als Austauschmodell bezeichnet. Das Modell ist durch die vier Parameter
interstitielles Volumen (v¢), Plasmavolumen (vp), Blutfluss (F) und PS charakterisiert. Die
Bolusaufweitung wird in diesem Modell jedoch nicht optimal bestimmt (Sourbron et al.
2013).

Ein weiterer Ansatz, um Perfusionsmessungen weiter zu verbessern, konnte die Verwendung
von Distributionsmodellen sein. Bei dieser Art Modell wird das Gewebe nicht in
Kompartimente aufgeteilt, sondern es handelt sich um Modelle aus der Strémungslehre.
Kapillaren werden als Rohren betrachtet, in denen alle Partikel die exakt gleiche
Geschwindigkeit haben (Sourbron et al. 2011). Diese Rohre wird in eine Kette aus einzelnen
Kompartimenten aufgeteilt, in denen jeweils eine identische Plasmakonzentration des
Kontrastmittels herrscht. Die Kontrastmittelkonzentration entlang des Kapillarbettes kann so
bestimmt werden. Die Validierung dieses Modells kdnnte die Perfusionsmessungen mittels

DCE-MRI weiter verbessern.

4.4 Histologische Validierung der pharmakokinetischen Modelle

Fir die Tumordiagnostik ist die Anwendung bildgebender Verfahren von hoher Bedeutung.

Sie geben Informationen Uber die genaue Lokalisation, Form und Grél3e des Tumors. Haufig
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ist es allerdings nicht moglich, die Dignitdt des Tumors zu bestimmen, sodass eine
Biopsieentnahme mit anschlieRender histologischer Untersuchung notwendig wird. Dies kann
fur den Patienten mit Risiken verbunden sein und in manchen Féllen ist eine Biopsieentnahme
nicht moglich. Neben morphologischen Eigenschaften des Tumors ist es deshalb sinnvoll,
auch funktionelle Parameter zu bestimmen, die auf die Dignitat des Tumors schliel3en lassen.
Hinweise auf die Malignitat eines Tumors bieten die Perfusion, das Blutvolumen und das
interstitielle Volumen (Lidemann et al. 2006; Weidner et al. 1993). Die Gefél3e von Tumoren
unterscheiden sich in Aufbau und Funktion deutlich von Geféal3en im gesunden Gewebe. Die
Gefallmuster bosartiger Tumoren sind oft unstrukturiert und chaotisch. Die GeféalRe kénnen
erweitert, blind endend und gewunden sein und zudem kdénnen ein unterbrochenes Endothel
oder fehlende Basalmembranen dazu fiihren, dass es zur Extravasation von Blut und
Blutbestandteilen kommen kann (Vaupel 2009). Die Sauerstoffversorgung des Tumorgewebes
kann deshalb auch innerhalo eines Tumors erheblich variieren. Aufl3erdem spielen
intratumorale  Druckgradienten und akute oder chronische Andmie in der
Sauerstoffversorgung ebenfalls eine Rolle.

Hypoxische Areale finden sich vor allem in groRen Tumoren mit nekrotischen Bereichen.
Auch Kkleine Tumoren, operative Randbereiche, Areale mit Tumorinfiltration und

Mikrometastasen kdnnen hypoxisch sein (Harrison et al. 2002).

Eine Veranderung des Volumenanteils des Interstitiums kann auf einen krankhaften Prozess
hindeuten. Tumoren und Nekrosen kdnnen ein veréndertes interstitielles Volumen aufweisen.
Die meisten Tumoren zeigen im Vergleich zu gesundem Gewebe ein um das 3-5-fache
vergrofRertes Interstitium mit erhohtem Kollegengehalt (Jain 1987, Vaupel 2009).
Insbesondere bei Hirntumoren kann eine VergréfRerung des interstitiellen Volumens, vor
allem im Bereich nekrotischer Areale, beobachtet werden (Ludemann et al. 2005). Eine
Zunahme des interstitiellen Volumens kann auflerdem auf einen hypoxischen Bereich
hindeuten (Vaupel 2009). Da hypoxische Tumorareale vermindert auf eine Bestrahlung
ansprechen, hat die Detektion dieser Areale eine grofe Bedeutung fur die

Bestrahlungsplanung.
Die Validierung pharmakokinetischer Modelle in der DCE-MRI ist deshalb von grollem

Interesse. Die Verwendung der Morphometrie als Referenzmethode bietet ein einfaches, von

der Bildgebung unabhangiges Verfahren, um bedeutsame Parameter wie Blutvolumen,
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GeféalRdichte, Gefalldurchmesser oder das interstitielle VVolumen zu bestimmen. Bisherige
Arbeiten haben vor allem Tumorgewebe als Modell gewahlt. Tumorgewebe ist ein sehr
heterogenes Gewebe, sodass ein Vergleich von MRT-Daten mit histologischen Analysen
schwierig und oft nicht erfolgreich ist (Egeland et al. 2009; Gemeinhardt 2008; Franiel 2011,
Lutterbeck 2011). Die Untersuchung der gesunden Skelettmuskulatur hat den Vorteil, dass es
sich um ein homogenes Gewebe handelt. Eine raumliche Zuordnung der Proben ist im
Gegensatz zum Tumorgewebe von geringer Bedeutung. Dennoch ist zu bedenken, dass die
Histologie nur einen sehr kleinen Teil des Muskels abbilden kann, wahrend die DCE-MRI
auch groRe raumliche Abdeckungen ermdglicht.

Die adaquate Praparation der histologischen Proben ist essentiell, um zuverlassige
morphometrische Ergebnisse zu erhalten. Dazu wurden je nach Fragestellung verschiedene
Préparationsmethoden verwendet. Zur Untersuchung des interstitiellen Volumens sollen die
Praparate moglichst den anatomischen Gegebenheiten in vivo entsprechen. Die Verwendung
von Gefrierschnitten bietet den Vorteil, dass nur eine minimale Praparation notwendig ist und
das Gewebe sehr gut erhalten bleibt (Mulisch et al. 2015). Schrumpfungen fallen nicht so ins
Gewicht, wie es z.B. bei Paraffinschnitten der Fall ist. Eine gute Schneidetechnik ist
notwendig, um Briiche und Uberlagerungen des Gewebes auf ein Minimum zu beschranken.
Die Auswahl der Bereiche, die morphometrisch untersucht werden sollen, muss zufallig
erfolgen, jedoch sollten artefaktreiche Areale von der Messung ausgeschlossen werden. Die
Verwendung einer semi-automatischen Morphometriesoftware bietet den Vorteil, dass eine
gute, objektive Vorauswahl der zu messenden Strukturen mdglich ist. Der Schwellwert muss
jedoch manuell gesetzt werden, sodass der Auswahl eine gewisse Subjektivitat innewohnt. Da
Gewebsfarbungen immer variieren konnen, ist eine manuelle Korrektur unumgénglich. Es
muss berlcksichtig werden, dass morphometrische Analysen somit systematische Fehler

enthalten kdnnten, wenn sie nur von einem Untersucher durchgefiihrt werden.

Die Bestimmung des Blutvolumens, bzw. genauer des histologischen Korrelats, der mittleren
Gefalflache (MVA), wurde an paraffinfixierten, isolectingefarbten Schnitten durchgefihrt.
Bei der Bestimmung der GeféaRflache sollte ebenfalls auf die Untersuchung artefaktreicher

Areale verzichtet werden. Bei paraffinfixierten Schnitten tritt zudem eine deutliche
Schrumpfung des Gewebes auf, die beriicksichtigt werden muss. Durch den fehlenden

Blutdruck in der Probe fallen GefaRe in sich zusammen. Um das Blutvolumen zu bestimmen,
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musste die GefaRlumenflache bestimmt werden. Da dies nicht moglich war, wurden zwei
verschiedene Verfahren verwendet, um das Blutvolumen zu ermitteln. Im ersten Verfahren
wurden die deutlich gefarbten GefaRwénde detektiert und die Lumenflachen, falls notwendig,
manuell hinzugefigt. So konnte die MVA bestimmt werden. Jedoch ist durch die
zusammengefallenen Gefélle mit einer Unterschatzung des Wertes zu rechnen. Um das
Blutvolumen genauer bestimmen zu kénnen, wurde deshalb die Anzahl der GefaRRe pro mma?
(mittlere GefaRdichte, MVD) herangezogen. Die MVD wurde mit der mittleren
Gefallumenflache multipliziert, wobei ein mittlerer GefalRdurchmesser der Kapillaren laut
Literatur von 8 um (Renkin 1989) angenommen wurde. Die so ermittelten Werte entsprechen

eher den realen Werten.

4.5 DCE-MRI und biologische Bestrahlungsplanung in der Tiermedizin

Die durchschnittliche Lebenserwartung von Hunden und Katzen ist in den letzten Jahrzehnten
deutlich angestiegen (Kraft 1997). Mit zunehmendem Alter nehmen Tumorerkrankungen zu.
Auch rassebedingte Prédispositionen fur Tumorerkrankungen spielen eine Rolle.

Zugleich werden Diagnose- und Therapiegerdte wie Magnetresonanztomographen und
Linearbeschleuniger verfligbarer. Der Anspruch und die Bereitschaft der Tierbesitzer, teure
und aufwendige Therapieverfahren zur Tumorbehandlung nutzen zu wollen, wachst (Hill
2014). Die intensitatsmodulierte Strahlentherapie (IMRT) wird von einigen groRen Kliniken
bereits eingesetzt. In einem Fallbericht wurde vermutlich durch den Einsatz der IMRT bei
einem intranasalen Tumors eines Shi-Tzus die Uberlebenszeit deutlich erhoht (Rancilio et al.
2015). Um hypoxische Areale von Tumoren adéquat bestrahlen zu kénnen, ist ihre Detektion
essentiell. Viele Wissenschaftler haben sich bereits mit Tumorhypoxie bei Hunden und
Katzen beschaftigt. Bruehlmeier et al.. (2005) untersuchten mit [18F]FMISO-PET die
Hypoxie in caninen Sarkomen. In Fibrosarkomen Grad Il, anaplastischen Sarkomen und
Osteosarkomen konnten die Autoren hypoxische Areale finden, in Myxosarkomen und
Fibrosarkomen Grad | hingegen nicht (Bruehlmeier et al. 2005). Maligne Maulhéhlentumoren

weisen ebenfalls klinisch relevante hypoxische Areale auf (Achermann et al. 2004).

Kopf-Hals-Plattenepithelkarzinome bei Katzen und Menschen verhalten sich biologisch sehr

ahnlich. Auch hier ist die Hypoxie ein wichtiger Faktor, die Aggressivitat und
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Strahlenempfindlichkeit zu bestimmen (Ballegeer et al. 2013). Meier und Mitarbeiter (2016)

stuften deshalb Perfusionsmessungen als relevant fir Tumorhypoxiebestimmungen ein.

Zur nicht-invasiven Quantifizierung der Perfusion von Hirntumoren bei Hunden wurden
bildgebende Verfahren wie Computertomographie (CT) und MRT empfohlen, weil auch diese
Tumoren eine veranderte Perfusion und Blutvolumen zeigen als gesundes Gewebe (MacLeod
et al. 2009, Zwingenberger et al. 2016). Der Behandlungserfolg sollte ebenfalls mit
bildgebenden Verfahren Uberpriift werden. Besonders zur Bestrahlungsplanung komplexer
Strukturen, wie z.B. Nasenhthle und Gehirn, und um eine genaue Dosisverteilung zu
gewahrleisten, sollten CT- und MRT-Methoden angewendet werden (Withrow et al. 2007,
McEntee et al. 1991). Die Erhohung der Uberlebenszeit von Hunden mit Nasentumoren soll
vor allem auf die Verbesserung der Bestrahlungspléne zuriickzufiihren sein (McEntee et al.
1991). Die Messung der Perfusion und anderer Parameter in Tumoren mittels DCE-MRI
wiirde die Bestrahlungsplanung tierischer Patienten deutlich verbessern. Zur Uberpriifung des
Therapieerfolgs einer Hyperthermie-Behandlung caniner Weichteilsarkomen hat sich die
DCE-MRI als geeignet erwiesen (Viglianti et al. 2009). Diese Arbeit hatte das Ziel, ein
Tiermodell zu entwickeln, um Perfusionsmessungen und andere Parameter mittels DCE-MRI
validieren zu koénnen. In erster Linie stand zunédchst die Vergleichbarkeit mit dem Menschen
im Vordergrund. Die Anwendbarkeit der Protokolle bei kleineren Tieren wie Hunden und
Katzen ist grundsétzlich gut vorstellbar und bedarf weiterer Erforschung. Insbesondere die bei
kleineren Tieren hoheren Herzfrequenzen und Zirkulationsraten machen eine gezielte
Uberprifung der Methodik bei diesen Tieren notwendig. Die klinische Relevanz von
Perfusionsmessungen konnte gezeigt werden. Um geeignete Perfusionsmessungen auch bei
Haustieren verfligbar zu machen soll diese Arbeit Ansatzpunkte fur weitere Forschungen

bieten.
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5 Zusammenfassung

Die Messung der Perfusion, des Blutvolumens und des interstitiellen Volumens von
Tumorgewebe ist von groRer Bedeutung fiir das Staging von Tumoren und die biologische
Bestrahlungsplanung. Die Perfusion oder Durchblutung des Gewebes zeigt die Versorgung
des Tumorgewebes mit Né&hrstoffen und vor allem Sauerstoff an. Die Abwesenheit von
Sauerstoff, z.B. in nekrotischen Tumorarealen, hat eine Erniedrigung der Strahlensensibilitat
des Gewebes zur Folge (Sauerstoffeffekt). Kenntnisse Uber die Perfusionsverhéltnisse im
Tumor sind essentiell fiir eine gezielte Bestrahlung. Weitere Parameter, wie das Blutvolumen
und das interstitielle Volumen, geben zudem Aufschluss Gber die Malignitit des Tumors. Eine
Messung dieser Parameter mit nicht-invasiven Methoden, die den Patienten nicht zusétzlich
belasten sollen, ist deshalb erstrebenswert. Die in diesem Zusammenhang haufig
durchgefiihrten nuklearmedizinischen Untersuchungen z.B. mit der Positronenemissions-
tomographie (PET), belasten den Patienten zuséatzlich mit Strahlung, die bei der
Gesamtbehandlungsdosis beriicksichtigt werden muss und dauern zudem oft mehrere
Stunden. Zudem st die Ortsauflosung oft nur sehr gering. Die dynamische
kontrastmittelverstarkte Magnetresonanztomographie (DCE-MRI) ist ein schnelles Verfahren
ohne zusétzliche Strahlenbelastung bei hoherer Ortsauflosung. Jedoch wurde ihre Genauigkeit
der Messungen von Perfusion, Blutvolumen und interstitiellen Volumen bei
niedrigperfundiertem Gewebe bisher nicht hinreichend Uberprift. Die Etablierung eines
Tiermodells zur Validierung dieser Messungen mit der DCE-MRI soll das Ziel dieser Arbeit
sein. Das Schwein hat sich als geeignetes Modell erwiesen. Seine anatomische und
physiologische Ahnlichkeit zum Menschen ermdglichen vergleichbare Perfusionsmessungen.
Die Skelettmuskulatur dient als Modell fur ein niedrig perfundiertes Gewebe, das jedoch den
Vorteil bietet, durch Gabe eines Vasodilatators auch die Untersuchung hoherer Perfusions-

stufen zu ermdglichen.

Die Messungen der Perfusion mittels DCE-MRI wurden am Hinterlauf der Schweine
durchgefuhrt. Die narkotisierten Schweine wurden in ein MRT-Gerdt mit 1,5 T gebracht.
Uber einen zentralen Venenkatheter wurden das hochmolekulare intravasale Kontrastmittel
Gadofosveset und das niedermolekulare, schnell extravasierende Kontrastmittel Gadotersaure

appliziert. Die dynamischen Messungen wurden mit einer TWIST-Sequenz (3-D

30



Gradientenechosequenz  mit  Schllssellochtechnik)  durchgefuhrt.  Die  arterielle
Eingangsfunktion (AIF) wurde in der Aorta abdominalis gemessen. Das Versorgungsgebiet
der Femoralarterie wurde mittels lokaler Kontrastmittelgabe ermittelt und anschlieBend mit
der Software Amira® konturiert. Die Signal-Zeit-Kurven wurden durch Anwendung
verschiedener pharmakokinetischer Modelle ausgewertet. Als von der Bildgebung
unabhéngiges Referenzverfahren diente eine an der Femoralarterie implantierte Ultraschall-
Flusssonde. Uber einen Arterienkatheter, der ebenfalls an der Arterie angebracht wurde,
konnten durch Applikation des Vasodilatators Adenosin pro Experiment mehrere
Perfusionsstufen erreicht werden. Die Daten sollen eine Uberpriifung der Quantifizierung der
Perfusion ermoglichen. In dieser Arbeit soll jedoch zunachst die qualitative Uberpriifung der
Perfusionsdaten im Vordergrund stehen. Die mittels DCE-MRI ermittelten Daten wurden
deshalb neben den Ultraschallflusswerten mit den Daten einer Patientin verglichen. Die
Messungen an der Patientin wurden am Unterschenkel durchgefihrt. Die Kurvenverldaufe der
ermittelten Werte der Patientin und der Schweine ergaben eine gute Ubereinstimmung. Da bei
den Schweinen pro Experiment mehrere Flussstufen gemessen wurden, kam es durch
Kontrastmittelanreicherung bei der zweiten und dritten Messung zu einer Signalerhéhung der
AIF. Der Kurvenverlauf der Messdaten der Patientin lag auf einem niedrigeren Niveau. Weil
die AIF aus einer kleineren Arterie des Unterschenkels ermittelt wurde, ist dies durch
Partialvolumeneffekte erklarbar. Die Zirkualtionsrate der Patientin betrug 19,7 + 4,8 s und die
der Schweine im Mittel bei 20,4 + 5,1 s. Dies deutet auf eine gute Vergleichbarkeit der
Kreislaufphysiologien von Mensch und Schwein hin.

Um die Messungen mittels DCE-MRI von Blutvolumen und interstitiellem Volumen
validieren zu kénnen, wurden Muskelproben aus dem Hinterlauf des Schweines entnommen.
Die Schnitte der Proben wurden entweder mit einer modifizierten van-Gieson-Farbung ohne
Kernfarbung zur Darstellung des Bindegewebes oder mit einer endothelspezifischen
Isolectinfarbung gefarbt. AnschlieBend erfolgte die histologische Untersuchung mit einer
semiautomatischen Morphometriesoftware. Zur Bestimmung des interstitiellen Volumens
wurden in Muskelproben des medialen Oberschenkels der extrazellulare Raum und das
Bindegewebe markiert und die Flache berechnet. Das histologisch ermittelte interstitielle
Volumen betrug im Median 4,8%. Dieser Wert wurde mit drei verschiedenen
pharmakokinetischen Modellen, dem Tofts- Modell, dem erweiterten Tofts-Modell und dem
Zwei-Kompartimente-Austauschmodell (2CXM),  bei verschiedenen Akquisitionszeiten

korreliert. Zwischen den einzelnen Methoden wurde keine Korrelation gefunden, aber auch
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kein signifikanter Unterschied zwischen den histologischen und den MR- Methoden. Das
Tofts- Modell zeigte mit hdherer Akquisitionszeit steigende interstitielle Volumina an. Das
2CXM war fir solche Effekte weniger anfallig. Die beste Ubereinstimmung zwischen den
pharmakokinetischen Modellen lag bei einer Akquisitionszeit von 10min. Der Median von
Tofts- Modell und 2CXM lag bei 6,6% und der vom erweiterten Toftsmodell bei 6,8%. Die
beste Ubereinstimmung von Histologie und MRT-Messung lieferte das Tofts-Modell bei einer
Akquisitionszeit von 6min mit einem Median von 5,1%. Die Werte von Histologie und der
Modelle zeigten insgesamt eine gute Ubereinstimmung. Die Genauigkeit des 2CXM und
seine Unabhangigkeit von der Akquisitionszeit lassen einen Einsatz in der klinischen Routine

ZU.

Zur Bestimmung des Blutvolumens wurden Proben aus der lateralen, cranialen, der
oberflachlichen und tiefen medialen Oberschenkelmuskulatur sowie dem Unterschenkel
entnommen. Das Blutvolumen wurde histologisch mit zwei verschiedenen Methoden
ermittelt. Die angefarbten Endothelien wurden markiert und das Lumen der GefaRe manuell
hinzugefligt. Durch die histologische Préparation und den fehlenden Blutdruck waren die
Gefale kollabiert, sodass eine alleinige Messung der Lumenfl&che nicht moglich war. Es war
deshalb mit einer Unterschatzung des realen Wertes zu rechnen. Deshalb wurde zusétzlich die
mittlere Gefaldichte (MVD) bestimmt. Um das Blutvolumen zu errechnen, wurde die MVD
mit dem mittleren Gefaldurchmesser der Kapillaren laut Literatur von 8 um multipliziert.

Die histologisch ermittelten Blutvolumina wurden mit den Daten aus der DCE-MRI, die mit
vier verschiedenen pharmakokinetischen Modellen, dem erweiterten Tofts- Modell, dem
2CXM, der Bolusdekonvulotion und der Equilibrium-MR, bestimmt wurden, korreliert. Die
Blutvolumina in den jeweiligen Muskelgruppen, die mit der MVD-Berechnung bestimmt
wurden und die MRT-Daten, auller dem erweiterten Tofts-Modell, zeigten eine gute
Ubereinstimmung. Das erweiterte Tofts-Modell unterschitze das Blutvolumen um 10-20%,
vermutlich weil das Modell eine Bolusaufweitung nicht berticksichtigt. Das 2CXM bildet die
physiologischen Gegebenheiten im Gewebe gut ab. Es ist in der Lage, mehrere Parameter zu
bestimmen, birgt allerdings auch die Gefahr der Uberanpassung bei alleiniger Verwendung
eines niedermolekularen Kontrastmittels. Durch die Verwendung der Kombination eines
hoch- und eines niedermolekularen Kontrastmittels wird jedoch eine genauere Bestimmung

des Blutvolumens ermdglicht.
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6 Summary

The measurement of perfusion, blood volume and interstitial volume of tumor tissue is of high
importance for the staging of tumors and biological irradiation planning. The perfusion
indicates the supply of the tumor tissue with nutrients and especially oxygen. The absence of
oxygen, e.g. in necrotic areas, results in a lower radiation sensitivity of the tissue (oxygen
effect). Gaining information about tumor perfusion is essential for the targeted radiotherapy.
Additional, parameters as blood volume and interstitial volume provide information about the
tumors malignancy. The measurement of these parameters with non-invasive methods is
therefore desirable and includes no additional stress for the patient. Diagnostic nuclear
medicine, e.g. the positron emission tomography (PET), is an often used method to gain
information about the tumor perfusion. It must be taken into account that there is an additional
radiation burden for the patient. This diagnostic method can last several hours and the spatial
resolution is relatively low. The dynamic contrast-enhanced magnetic resonance imaging
(DCE-MRYI) is a fast method without additional radiation burden and with a higher spatial
resolution. However, the accuracy of measurements of perfusion, blood volume and

interstitial volume in low perfused tissue has not been tested adequately.

The aim of this work was the establishment of an animal model for the validation of these
measured parameters using DCE-MRT. The pig has proven to be a suitable model. Its
anatomical and physiological similarity to humans allows comparable perfusion
measurements. The skeletal musculature is intended to serve as a model for a low perfused
tissue and enables the possibility to examine various perfusion levels by application of a
vasodilator. The measurements of the perfusion by means of DCE-MRI were carried out on
the hind legs of the pigs. The anesthetized pigs were placed in an MRI device with 1.5 T. The
high-molecular blood pool contrast medium gadofosveset and the low-molecular weight, fast
extravasating contrast agent gadoteric acid were applied via a central venous catheter. The
dynamic measurements were performed by a TWIST sequence (3D gradient echo sequence
with keyhole technique). The arterial input function (AIF) was measured in the abdominal
aorta. The supply area of the femoral artery was determined by a local application of contrast
medium and subsequently contoured with the software Amira®. The signal-time curves were

evaluated by using different pharmacokinetic models. An ultrasonic transit time flow probe,
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that served as an independent reference method of the perfusion imaging technique, was
attached to the femoral artery. Via a catheter that was implanted in this artery several
perfusion stages per experiment could be achieved by applying the vasodilator adenosine. It is
intended to use the data to enable a precise quantification of the perfusion. In this work,
however, the qualitative examination of the perfusion data will be the main focus. The data
determined by DCE-MRI were therefore compared with the data of a patient and the
ultrasonic flow values of the pigs. The measurements on the patient were performed on the
lower leg. The curves of the values of the patient and the pigs showed a good agreement.
Since several flow levels per experiment were measured in the pigs, a signal increase of the
AIF occurred as a result of contrast medium accumulation in the second and third
measurements. The patient's curve was at a lower level. Because the AIF was determined
from a smaller artery of the lower limb, this can be explained by partial volume effects.
Furthermore, the time intervals between first and second pass of the contrast medium in the
vessels were determined in five patients enrolled in a clinical study and in the pigs. The time
between first and second pass corresponds to the circulation rate. The mean interval was 19.7
+ 4.8 s in the patients and 20.4 £ 5.1 s in the pigs. The data obtained in the pig experiments

compare well with those in humans.

To validate the measurements by means of DCE-MRI of blood volume and interstitial
volume, muscle samples were taken from the hind leg of the pig.

The sections of the samples were stained with either a modified van Gieson stain without
nucleus staining to visualise the connective tissue or with an endothelium-specific isolectin
staining. Subsequently, the histological examination was performed with a semi-automatic
morphometry software. Within the muscle samples of the medial thigh the interstitial volume,
the extracellular space and the connective tissue were labeled and the area was determined. In
the median, the interstitial volume was found to be 4.8 %. This value was correlated with
three different pharmacokinetic models, the Tofts model, the extended Tofts model and the
two-compartment exchange model (2CXM) at different acquisition times. No correlation was
found between the individual methods. Furthermore, there was also no significant difference
between the histological and the MR-methods. The Tofts model showed increasing interstitial
volumes with an increasing acquisition time. The 2CXM was less susceptible to such effects.
The best match between the pharmacokinetic models was at an acquisition time of 10 min.
The median of the Tofts model and the 2CXM was 6.6 % and the median of the extended
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Tofts model was 6.8 %. The best agreement between histology and MRI measurements
yielded the Tofts model at an acquisition time of 6 min with a median of 5.1 %. The values of
histology and the models showed a good agreement overall. The accuracy of the 2CXM and

its independence from the acquisition time enable it for use in the clinical routine.

For determination of the blood volume, samples were taken from the lateral, cranial and
superficial and deep medial thigh muscles as well as the lower leg. The blood volume was
determined histologically by two different methods. The stained endothelia were labeled
automatically and the lumen of the vessels was added manually.

Due to the histological preparation and the lack of blood pressure, the vessels collapsed so
that a reliable measurement of the lumen area was not possible. Therefore, it was to be
expected that the real value could be underestimated. Hence, the mean vascular density
(MVD) was determined additionally. In order to calculate the blood volume, the MVD was
multiplied by the mean vessel diameter of the capillaries, according to the literature of 8 um.
The histologically determined blood volumes were correlated with the data from the DCE-
MRI, which were calculated by the use of four different pharmacokinetic models, the
extended Tofts model, the 2CXM, the bolus deconvolution and the equilibrium-MR. The
blood volumes in the respective muscle groups determined by the MVD calculation and the
MRI data except the extended Tofts model showed a good agreement. The extended Tofts
model underestimates the blood volume by 10-20 %, presumably because the model does not
consider the bolus dispersion. The 2CXM describes the physiological conditions in the tissue
well. It is able to determine several parameters, but it also carries the risk of overfitting when
using only a low-molecular-weight contrast medium. By using the combination of a high and
a low molecular weight contrast medium, however, a more accurate determination of the

blood volume is possible.
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8 Anhang

Die Ergebnisse der morphometrischen Untersuchungen werden im Folgenden tabellarisch

aufgelistet.

Mittelwerte der morphometrischen Auswertung der Isolectin-gefarbten

Muskelpraparate

Oberschenkel lateral

. mittlerer
Antel Durchmesser Gefalde pro interkapillarer
Tiernummer Gefaiflache der Gefalle R )
[%] [um] mm?2 (MVD) GefaRabstand
[1m]
Schwein Nr.1 0,62 5,09 232,96 67,96
Schwein Nr.2 0,87 6,06 237,08 66,98
Schwein Nr.3 0,76 5,28 243,82 69,02
Schwein Nr.4 0,92 5,00 360,09 55,77
Schwein Nr.5 0,58 4,47 283,44 66,93
Schwein Nr.6 0,55 5,37 186,13 75,94
Oberschenkel cranial
Anteil Durchmesser Gefalde pro interzrl]r::;rlfa'rrer
Tiernummer Gefaldflache der Gefalde ) By
[%] (] mm?2 (MVD) GefalRabstand
[um]
Schwein Nr.1 0,77 6,20 218,16 69,45
Schwein Nr.2 1,28 7,81 195,78 79,04
Schwein Nr.3 0,41 3,63 300,72 59,26
Schwein Nr.4 0,75 5,10 295,2540959 59,97
Schwein Nr.5 0,24 4,19 143,48 91,78
Schwein Nr.6 0,70 5,44 222,85 73,27
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Oberschenkel medial oberflachlich

. mittlerer
Anteil Durchmesser Gefale pro interkapillarer
Tiernummer GefaRflache der Gefalle R )
%] (] mm?2 (MVD) GefaRabstand
[um]
Schwein Nr.1 0,70 5,34 248,11 68,15
Schwein Nr.2 1,17 4,98 440,30 49,41
Schwein Nr.3 0,52 4,59 225,71 71,50
Schwein Nr.4 0,94 5,69 275,26 62,18
Schwein Nr.5 0,69 4,61 280,95 65,96
Schwein Nr.6 1,85 6,26 450,85 47,71
Oberschenkel medial tief
Anteil Durchmesser Gefalde pro intcgr]::;l;iﬁgrer
Tiernummer Gefaiflache der Gefalle R )
%] (] mm? (MVD) GefalRabstand
[1m]
Schwein Nr.1 1,16 6,04 331,85 57,86
Schwein Nr.2 1,39 5,18 468,46 47,07
Schwein Nr.3 0,91 3,87 515,99 46,29
Schwein Nr.4 1,26 5,80 327,74 67,06
Schwein Nr.5 0,77 4,92 260,14 69,06
Schwein Nr.6 1,64 5,59 476,21 46,71
Unterschenkel
Anteil Durchmesser Gefalde pro int:r:::s;(la;rer
Tiernummer Gefalflache der Gefalle ) )
[%] ] mm?2 (MVD) GefalRabstand
[Hm]
Schwein Nr.1 1,71 4,65 763,53 50,63
Schwein Nr.2 0,85 4,55 309,97 58,58
Schwein Nr.3 0,79 5,13 248,26 68,69
Schwein Nr.4 1,34 5,34 342,07 56,51
Schwein Nr.5 0,53 4,05 305,18 62,09
Schwein Nr.6 1,17 6,04 303,16 59,43
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Morphometrische Auswertung der van-Gieson-gefarbten Praparate

Interstitielles Volumen (extrazellularer Raum mit Bindegewebe) [%]

Sichtfeld Schwein Nr.1 Schwein Nr.2 Schwein Nr.3 Schwein Nr.4
Bild 1 9,85 7,09 5,68 6,00
Bild 2 4,62 5,28 4,10 4,71
Bild 3 6,13 3,78 3,99 3,65
Bild 4 4,76 4,38 6,45 3,66
Bild 5 6,52 3,92 1,85 3,93
Bild 6 7,86 4,47 6,15 6,25
Bild 7 7,07 4,72 5,75 3,37
Bild 8 2,70 6,83 5,93 5,02
Bild 9 3,63 3,90 8,49 3,90
Bild 10 4,38 4,50 4,21 3,54
Bild 11 2,94 3,63 4,89 5,38
Bild 12 4,60 3,66 4,56 3,69
Bild 13 1,87 4,38 4,65 4,09
Bild 14 3,18 6,02 9,02 4,33
Bild 15 2,04 9,98 7,50 5,08
Bild 16 4,48 6,14 9,97 4,72
Bild 17 2,09 5,41 7,89 3,93
Bild 18 2,56 4,55 6,93 6,05
Bild 19 4,00 3,04 6,59 4,28
Bild 20 2,30 5,42 8,15 3,23

Mittelwert (SD) 4,38 5,06 6,14 4,44
+2,16 +1,59 +2,00 +0,92
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Interstitielles Volumen (extrazellularer Raum mit Bindegewebe) [%]

Sichtfeld Schwein Nr.5 Schwein Nr.6 Schwein Nr.7 Schwein Nr.8
Bild 1 7,58 4,71 447 2,96
Bild 2 6,59 9,84 2,13 2,32
Bild 3 8,42 3,88 4,03 2,85
Bild 4 8,87 5,92 2,96 3,53
Bild 5 5,81 5,84 4,29 2,54
Bild 6 6,29 4,61 3,26 3,40
Bild 7 5,50 3,24 3,53 2,39
Bild 8 8,42 5,74 3,14 3,60
Bild 9 14,45 5,53 4,40 5,19
Bild 10 4,41 3,81 3,07 4,19
Bild 11 4,23 3,81 2,96 4,23
Bild 12 6,87 4,08 2,59 3,50
Bild 13 7,00 5,95 3,74 7,27
Bild 14 7,38 6,05 3,52 4,69
Bild 15 5,83 4,15 3,93 2,90
Bild 16 6,48 4,78 2,63 2,80
Bild 17 7,73 4,04 3,07 7,11
Bild 18 5,27 4,80 6,21 3,51
Bild 19 9,22 3,79 3,63 4,18
Bild 20 8,72 6,63 3,52 3,28

Mittelwert (SD) 7,25 5,06 3,55 3,82
+2,22 +1,49 + 0,88 +1,38
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Interstitielles Volumen (extrazellularer Raum mit Bindegewebe) [%]

Sichtfeld Schwein Nr.9 | Schwein Nr.10 | Schwein Nr.11 | Schwein Nr.12
Bild 1 1,88 1,96 6,22 5,84
Bild 2 1,44 2,55 6,42 5,32
Bild 3 1,80 2,68 8,05 13,10
Bild 4 2,52 3,24 3,65 6,38
Bild 5 2,22 1,78 9,49 5,55
Bild 6 1,06 3,82 7,22 1,79
Bild 7 3,71 1,83 7,93 6,72
Bild 8 2,54 2,32 4,50 5,10
Bild 9 4,45 511 5,53 20,56
Bild 10 2,70 3,15 6,69 5,97
Bild 11 1,89 2,88 4,13 11,79
Bild 12 4,16 2,89 4,54 8,57
Bild 13 3,54 2,79 5,48 11,66
Bild 14 4,57 2,95 10,24 6,05
Bild 15 7,80 3,09 6,72 7,59
Bild 16 6,81 2,56 4,09 6,27
Bild 17 4,23 2,45 5,25 2,24
Bild 18 4,92 3,39 4,11 7,88
Bild 19 2,41 3,29 7,59 6,48
Bild 20 2,52 2,98 5,52 3,70

Mittelwert (SD) 3,36 2,88 6,17 7,43
+1,76 +0,74 + 1,84 +4,23
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Anteil des extrazellularen Raumes (ohne Bindegewebe) [%0]

Sichtfeld Schwein Nr.1 Schwein Nr.2 Schwein Nr.3 Schwein Nr.4
Bild 1 2,59 3,82 2,54 2,02
Bild 2 3,09 2,68 2,56 2,83
Bild 3 3,42 2,86 2,64 1,68
Bild 4 3,81 2,86 3,91 2,00
Bild 5 2,07 3,04 1,48 1,97
Bild 6 1,84 3,16 5,43 2,29
Bild 7 2,93 3,38 4,29 2,35
Bild 8 1,98 3,00 5,25 2,52
Bild 9 2,97 2,93 7,98 2,71
Bild 10 2,62 2,96 3,77 2,94
Bild 11 1,82 3,54 4,48 2,77
Bild 12 2,52 3,11 2,68 2,92
Bild 13 1,53 3,59 3,04 2,42
Bild 14 2,61 3,03 7,57 3,46
Bild 15 1,66 3,81 6,13 3,28
Bild 16 1,75 3,04 9,46 3,49
Bild 17 1,62 3,66 6,00 3,54
Bild 18 2,35 3,10 6,06 3,32
Bild 19 3,10 2,08 6,34 1,58
Bild 20 1,98 3,40 7,87 2,48

Mittelwert (SD) 2,41 3,15 4,97 2,63
+ 0,66 +0,42 +2,20 + 0,60
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Anteil des extrazellularen Raumes (ohne Bindegewebe) [%0]

Sichtfeld Schwein Nr.5 Schwein Nr.6 Schwein Nr.7 Schwein Nr.8
Bild 1 5,04 3,41 3,41 2,48
Bild 2 5,28 3,97 1,75 2,13
Bild 3 4,84 1,29 2,63 2,13
Bild 4 5,61 3,49 2,85 2,80
Bild 5 4,94 4,35 2,36 2,38
Bild 6 5,26 4,35 2,48 2,20
Bild 7 5,35 2,91 2,28 1,90
Bild 8 3,55 5,39 2,40 3,13
Bild 9 5,38 5,39 2,22 3,52
Bild 10 3,25 2,77 2,59 3,94
Bild 11 3,81 3,00 2,26 3,42
Bild 12 3,66 3,94 2,43 2,80
Bild 13 5,03 4,89 3,29 1,91
Bild 14 3,95 3,42 2,95 3,07
Bild 15 5,50 3,08 2,19 1,27
Bild 16 4,30 3,09 2,34 2,57
Bild 17 4,43 2,98 3,00 2,80
Bild 18 4,42 2,24 4,21 2,73
Bild 19 4,93 2,69 2,84 1,86
Bild 20 4,57 3,70 2,34 2,93

Mittelwert (SD) 4,65 3,52 2,64 2,60
+0,71 +1,02 + 0,54 + 0,65
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Anteil des extrazellularen Raumes (ohne Bindegewebe) [%0]

Sichtfeld Schwein Nr.9 | Schwein Nr.10 | Schwein Nr.11 | Schwein Nr.12
Bild 1 0,85 1,52 2,60 1,05
Bild 2 0,90 2,13 3,61 3,99
Bild 3 1,04 2,38 4,78 3,09
Bild 4 2,00 2,44 2,98 4,23
Bild 5 0,90 1,56 2,51 3,43
Bild 6 0,70 2,31 2,58 0,68
Bild 7 2,34 1,44 3,76 2,25
Bild 8 1,30 1,46 3,02 1,93
Bild 9 1,31 1,70 2,88 1,58
Bild 10 1,52 2,01 4,48 3,66
Bild 11 1,27 2,49 2,97 1,76
Bild 12 1,43 2,25 3,77 0,71
Bild 13 1,89 2,49 3,89 0,60
Bild 14 3,81 2,35 3,56 2,58
Bild 15 2,73 2,24 2,55 2,78
Bild 16 4,38 1,95 2,51 2,50
Bild 17 3,58 2,10 3,25 1,32
Bild 18 4,56 2,80 3,07 4,02
Bild 19 2,03 3,14 511 4,60
Bild 20 2,19 1,48 3,54 3,67

Mittelwert (SD) 2,04 2,11 3,37 2,52
+1,19 +0,47 + 0,77 +1,28
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Anteil des Bindegewebes [%0]

Sichtfeld Schwein Nr.1 Schwein Nr.2 Schwein Nr.3 Schwein Nr.4
Bild 1 7,26 3,27 3,14 3,98
Bild 2 1,53 2,60 1,54 1,87
Bild 3 2,70 0,93 1,35 1,97
Bild 4 0,95 1,53 2,53 1,66
Bild 5 4,44 0,88 0,36 1,96
Bild 6 6,02 1,31 0,72 3,96
Bild 7 4,14 1,34 1,47 1,02
Bild 8 0,72 3,83 0,68 2,50
Bild 9 0,65 0,97 0,50 1,19
Bild 10 1,76 1,55 0,44 0,60
Bild 11 1,12 0,09 0,41 2,61
Bild 12 2,08 0,55 1,88 0,77
Bild 13 0,34 0,79 1,60 1,66
Bild 14 0,57 2,99 1,45 0,87
Bild 15 0,39 6,17 1,37 1,79
Bild 16 2,72 3,10 0,52 1,24
Bild 17 0,47 1,75 1,89 0,39
Bild 18 0,21 1,45 0,87 2,73
Bild 19 0,90 0,96 0,25 2,70
Bild 20 0,32 2,01 0,27 0,76

Mittelwert (SD) 1,97 1,90 1,16 1,81
+2,03 +1,42 + 0,80 +1,03
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Anteil des Bindegewebes [%0]

Sichtfeld Schwein Nr.5 Schwein Nr.6 Schwein Nr.7 Schwein Nr.8
Bild 1 2,55 1,30 1,06 0,48
Bild 2 1,31 5,87 0,38 0,19
Bild 3 3,58 2,59 1,40 0,72
Bild 4 3,26 2,43 0,11 0,73
Bild 5 0,87 1,49 1,94 0,15
Bild 6 1,02 0,27 0,78 1,20
Bild 7 0,15 0,33 1,25 0,48
Bild 8 4,87 0,35 0,74 0,47
Bild 9 9,07 0,13 2,18 1,67
Bild 10 1,16 1,04 0,48 0,25
Bild 11 0,42 0,81 0,70 0,81
Bild 12 3,21 0,14 0,16 0,70
Bild 13 1,98 1,06 0,46 5,37
Bild 14 3,43 2,63 0,57 1,62
Bild 15 0,33 1,07 1,74 1,63
Bild 16 2,18 1,69 0,29 0,22
Bild 17 3,30 1,05 0,07 4,31
Bild 18 0,85 2,56 2,00 0,78
Bild 19 4,29 1,11 0,79 2,32
Bild 20 4,15 2,94 1,18 0,35

Mittelwert (SD) 2,60 1,54 0,91 1,22
+2,10 +1,36 + 0,66 +1,38
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Anteil des Bindegewebes [%0]

Sichtfeld Schwein Nr.9 | Schwein Nr.10 | Schwein Nr.11 | Schwein Nr.12
Bild 1 1,03 0,44 3,62 4,79
Bild 2 0,54 0,41 2,81 1,33
Bild 3 0,76 0,31 3,26 10,01
Bild 4 0,52 0,81 0,68 2,15
Bild 5 1,32 0,22 6,98 2,12
Bild 6 0,36 151 4,64 1,12
Bild 7 1,37 0,39 4,17 4,47
Bild 8 1,24 0,86 1,48 3,18
Bild 9 3,15 3,41 2,65 18,98
Bild 10 1,18 1,14 2,21 2,31
Bild 11 0,62 0,39 1,16 10,03
Bild 12 2,74 0,64 0,77 7,86
Bild 13 1,64 0,29 1,59 11,06
Bild 14 0,77 0,59 6,68 3,48
Bild 15 5,08 0,85 4,17 4,80
Bild 16 2,43 0,61 1,58 3,78
Bild 17 0,65 0,36 1,99 0,92
Bild 18 0,37 0,60 1,04 3,86
Bild 19 0,39 0,15 2,47 1,88
Bild 20 0,33 1,49 1,98 0,04

Mittelwert (SD) 1,32 0,77 2,80 4,91
+1,20 +0,73 +1,80 + 4,60
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