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EINLEITUNG

1 Einleitung

Die Magnetresonanztomographie (MRT) gewinnt innerhalb der Veterindrmedizin immer
mehr an Bedeutung (Thrall, 2013). Sie eignet sich zur Darstellung der Morphologie des Ge-
hirns (Cooper et al., 2010). Die Entwicklung neuer MRT-Techniken, wie die funktionelle
Magnetresonanztomographie, hat in den letzten Jahrzehnten zu einem besseren Verstandnis
normaler Hirnfunktionen und neurologischer Funktionsstérungen in der Humanmedizin bei-
getragen (Neumann-Haefelin et al., 2000). Im Gegensatz zur konventionellen strukturellen
MRT, welche Anatomie und morphologische Verdnderungen abbilden (Bitar et al., 2006;
Westbrook et al., 2011), ermdglicht die funktionelle Magnetresonanztomographie, Funktionen
und physiologische Abléufe im Kérper sichtbar zu machen (Belliveau et al., 1990; Westbrook
et al., 2011). Im weiteren Sinne z&hlt die Magnetresonanzperfusionsbildgebung zur funktio-
nellen MRT (Weishaupt et al., 2009). Bei diesem Verfahren wird der Durchblutungsgrad in
einem Gewebe (Rosen et al., 1990) durch das Einstromen eines Triagermolekiils (,,Tracer*)
bestimmt (Belliveau et al., 1990; Weber et al., 2005; Essig, 2006). Anhand von kurzzeitigen
Signalénderungen (Belliveau et al., 1990; Barbier et al., 2001; Weber et al., 2005; Weishaupt
et al.,, 2009) kdnnen Riickschlisse auf die Mikrozirkulation im Gewebe getroffen werden
(Brix et al., 1997). Mehrere Perfusionsparameter kénnen bestimmt werden (Giesel et al.,
2005). In der Humanmedizin eignet sich die Magnetresonanzperfusionsbildgebung fir die
Untersuchung von Erkrankungen, welche mit einer Verdnderung des zerebralen Blutflusses
einhergehen (Telischak et al., 2014), wie etwa zerebrovaskulare Erkrankungen (Hagen et al.,
1997; Sorensen, 2008; Essig et al., 2013), Gehirntumoren (Knopp et al., 1999; Cha et al.,
2002; Weber et al., 2005; Sorensen, 2008; Essig et al., 2013), Epilepsie (Essig, 2006) sowie
degenerative Erkrankungen (Sorensen, 2008; Essig et al., 2013). In der Veterindrmedizin lie-
gen bisher wenige Untersuchungen zur Magnetresonanzperfusionsbildgebung im Gehirn des
Hundes vor. Nach Kenntnisstand der Verfasserin dieser Arbeit wurde bisher beim Hund die
normale Verteilung der Perfusion mittels der dynamischer Kontrastmittel-Perfusions-

Magnetresonanztomographie noch nicht beschrieben.

Ziel der vorliegenden Studie ist es, anhand dieses Verfahrens die normale Verteilung der Per-
fusion in ausgewahlten Bereichen des Gehirns beim gesunden, mesocephalen Hund zu ermit-
teln. Zu diesen Arealen zahlen der Lobus piriformis, der Thalamus, der Nucleus caudatus, das

Centrum semiovale, die graue Substanz der GroBhirnrinde sowie der Hippocampus. Einerseits
1
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kdnnen die erzielten Daten das Verstandnis dber die Funktion und Physiologie des Gehirns
beim Hund erweitern. Andererseits konnten zukiinftig die erhobenen Daten mit Daten von
Hunden mit verschiedenen, zentralnervisen Erkrankungen verglichen werden in der Hoff-
nung, dass hierdurch die diagnostischen und therapeutischen Mdéglichkeiten in der Veterinar-

medizin verbessert werden.
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2 Literaturiibersicht

2.1 Magnetresonanztomographie

Die Magnetresonanztomographie (MRT) z&hlt mittlerweile zu einem wichtigen bildgebenden
Verfahren in der Veterindrmedizin (Thrall, 2013). Wie aus dem Namen ,,Magnetresonanzto-
mographie* bereits hervorgeht, beruht das Schnittbildverfahren einerseits auf den magneti-
schen Eigenschaften von Protonen und Neutronen im Kern. Andererseits spielt der selektive
Energieaustausch von Kernen in einem externen magnetische Feld, die sogenannte ,,Reso-
nanz“ eine Rolle (Bushberg, 2012). Das altgriechische Wort ,,Tomographie“ bedeutet
Schichtaufnahmeverfahren (Pschyrembel, 2002).

Bereits seit Anfang der siebziger Jahre findet die MRT Klinische Anwendung in der Human-
medizin (Bushberg, 2012). Vorteil der MRT gegeniber anderen bildgebenden Verfahren ist,
dass keine ionisierende Strahlung erforderlich ist (Bushberg, 2012). Aufgrund ihres hohen
Weichteilkontrastes (Balter, 1987; Kraft et al., 1989; Thomson et al., 1993; Jacobs et al.,
2007; Robertson, 2011) und der Mdéglichkeit der multiplanaren Schnittfiihrung eignet sich die
MRT ausgezeichnet zur Darstellung der Morphologie des Gehirnes (Cooper et al., 2010).

2.1.1 Aufbau des Magnetresonanztomographen

Der Magnetresonanztomograph setzt sich aus unterschiedlichen Komponenten zusammen.
Den Kernbestandteil stellt der Hauptmagnet dar (Bushberg, 2012). Das Hauptmagnetfeld
kann durch permanente Magnete oder durch Elektromagnete gebildet werden (Weishaupt et
al., 2009; Bushberg, 2012). Permanente Magnete bilden bei gleichbleibender Temperatur oh-
ne externe Stromzufuhr ein konstantes Magnetfeld (Weishaupt et al., 2009). Bei Elektromag-
neten hingegen wird das Magnetfeld durch die Bewegung von Ladungen (Elektronen) in Me-
tallspulen erzeugt (Bushberg, 2012). Die Anzahl der Windungen der Spule sowie die Starke
des angelegten Stromes bestimmen die GroRe des Magnetfeldes (Bushberg, 2012). Die Rich-
tung des Magnetfeldes hangt von der Richtung des Stromflusses ab (Balter, 1987; Bushberg,
2012). Elektromagnete kdnnen weiter unterschieden werden in resistive und supraleitende
Systeme (Weishaupt et al., 2009; Bushberg, 2012). Resistive Magnete sind auf eine stdndige
Stromzufuhr angewiesen (Jacobs et al., 2007; Weishaupt et al., 2009; Bushberg, 2012). Supra-
leitende Magnete hingegen bestehen aus bestimmten Metallen, wie z.B. Niobium-Titan

3



LITERATURUBERSICHT

(Westbrook et al., 2011; Bushberg, 2012), in denen durch Kihlung auf 4°Kelvin — dies ent-
spricht -269°Celcius — der ohmsche Widerstand der Spule nahezu aufgehoben wird (Jacobs et
al., 2007; Westbrook et al., 2011; Bushberg, 2012). Ein einmal angelegter Strom fliel3t konti-
nuierlich und erzeugt ein konstantes, homogenes Magnetfeld (Pooley, 2005; Westbrook et al.,
2011). Zur Kihlung werden flussiges Helium oder Nitrogen verwendet (Westbrook et al.,
2011). Mit Hilfe von supraleitenden Magneten kénnen sowohl Niederfelder bis 0,5 Tesla, als
auch Hochfelder erzeugt werden (Jacobs et al., 2007; Westbrook et al., 2011). In der Klini-
schen Bildgebung werden Feldstérken bis 3 Tesla eingesetzt (Jacobs et al., 2007; Westbrook
et al., 2011; Bushberg, 2012). Weitere Spulen innerhalb des Tomographen sind Shim-Spulen
sowie Gradientenspulen (Jacobs et al., 2007; Bushberg, 2012). Shim-Spulen dienen zur Ab-
schirmung und Homogenisierung des Hauptmagnetfeldes (Jacobs et al., 2007; Weishaupt et
al., 2009; Bushberg, 2012). Dies kann passiv durch Metallplatten oder aktiv durch eine dop-
pelte Magnetspule erfolgen (Jacobs et al., 2007; Weishaupt et al., 2009; Westbrook et al.,
2011). Gradientenspulen ermdglichen die Ortskodierung sowie die Erzeugung von Gradien-
tenecho-Sequenzen (Westbrook et al., 2011). Gradientenspulen bestehen aus leitenden Me-
tallspulen, welche in allen drei Raumrichtungen angeordnet sind (Westbrook et al., 2011;
Bushberg, 2012). Diese Gradienten werden als Schichtselektions-, Frequenz- und Phasengra-
dient bezeichnet (Bushberg, 2012). In MR-Tomographen mit Supraleitung befindet sich der x-
Gradient entlang der horizontalen x-Achse, der y-Gradient entlang der vertikalen y-Achse
sowie der z-Gradient entlang der langen z-Achse (Westbrook et al., 2011). Zwischen dem
Magnetfeld des Hauptmagneten sowie der Gradientenspulen findet eine Uberlagerung statt
(Bushberg, 2012). In den Gradientenspulen flieft in entgegengesetzter Richtung Strom einer
definierten Feldstirke. Durch Uberlagerung der erzeugten gegensétzlichen Magnetfelder wird
im Zentrum der Gradientenspule ein lineares Magnetfeld erzeugt (Bushberg, 2012). Des Wei-
tern ist zur Erzeugung des Hochfrequenzimpulses und zum Empfang des Echos ein Hochfre-
quenzsystem bestehend aus einer Sende- sowie Empfangsspule erforderlich (Jacobs et al.,
2007; Weishaupt et al., 2009). Bestimmte Spulen, wie beispielswiese die im Tomographen
integrierte Korperspule, kénnen sowohl zum Senden als auch zum Empfangen eingesetzt
werden (Weishaupt et al., 2009). Als Sendespulen kénnen zum Beispiel auch Kopfspulen die-
nen (Pooley, 2005). Die Systemsteuerung und Datenverarbeitung erfolgt tiber einen Computer
(Weishaupt et al., 2009). Magnetfeldstérken (B) werden in der Einheit Tesla oder Gaul} ange-
geben, wobei 1 Tesla 10.000 Gaul} entspricht (Jacobs et al., 2007; Westbrook et al., 2011;
Bushberg, 2012).
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2.1.2 Physikalische Grundlagen

Die magnetischen Eigenschaften von Atomkernen héngen von mehreren Faktoren ab. Neben
der Verteilung von elektrischer Ladung, spielt die Drehbewegung von Atomkernen um die
eigene Achse eine Rolle (Bushberg, 2012). Atome setzen sich im Kern aus positiv geladenen
Protonen und elektrisch neutralen Neutronen sowie aufien aus einer negativ geladenen Elekt-
ronenwolke zusammen (Westbrook et al., 2011). Neben den Elektronen, die sich um die eige-
ne Achse und um den Kern bewegen, zeigt auch der Kern eine Drehbewegung um die eigene
Achse (Balter, 1987; Westbrook et al., 2011). In Atomkernen mit gerader Anzahl an Protonen
oder Neutronen heben sich die Drehbewegungen der Protonen sowie Neutronen auf (Balter,
1987, Bitar et al., 2006; Westbrook et al., 2011). Bei ungerader Anzahl hingegen kommt es zu
einer detektierbaren Drehbewegung, dem Spin (Bitar et al., 2006; Westbrook et al., 2011).
Aufgrund der elektrischen Ladung einerseits sowie dem Spin andererseits besitzen solche
Kerne ein magnetisches Moment (Westbrook et al., 2011). Dies fuhrt dazu, dass sich die Ker-
ne selbst wie kleine Magnete verhalten (Pooley, 2005; Westbrook et al., 2011). Das magneti-
sche Moment kann in Form eines Vektors dargestellt werden. Die Lange des Vektors spiegelt
die GroRe und die Richtung des Vektors die Richtung des magnetischen Moments wider
(Westbrook et al., 2011). Zur Orientierung kann das Magnetfeld in die Raumrichtung x, y und
z eingezeichnet werden (Weishaupt et al., 2009). Durch Ubereinkunft wurde festgelegt, dass
das dulRere Magnetfeld BO parallel zur z-Achse und senkrecht zur x-y Ebene verlauft (Pooley,
2005; Bushberg, 2012). In der MR-Technologie detektierte Kerne sind vor allem Wasser-
stoffkerne (Edelman, 1996; Bitar et al., 2006; Westbrook et al., 2011; Bushberg, 2012), aber
auch Kohlenstoff, Sauerstoff-, Natrium-, Phosphor- sowie Fluorkerne (Balter, 1987; Edelman,
1996; Westbrook et al., 2011; Bushberg, 2012). In der klinischen Bildgebung spielen Wasser-
stoffkerne aufgrund ihres groRen VVorkommens im Kdorper, insbesondere in Form von Wasser-
und Fettmolekilen, die grofte Rolle (Edelman, 1996; Bitar et al., 2006; Westbrook et al.,
2011; Bushberg, 2012). AuRerdem besitzen Wasserstoffkerne ein groles magnetisches Mo-
ment, da ihre Kerne nur aus einem Proton bestehen (Edelman, 1996; Westbrook et al., 2011;
Bushberg, 2012). In Abwesenheit eines duBeren Magnetfelds ordnen sich die Protonen zufal-
lig im Raum an und ihre magnetische Krafte heben sich auf (Edelman, 1996; Pooley, 2005;
Westbrook et al., 2011; Bushberg, 2012). In einem dulReren Magnetfeld BO hingegen orientie-
ren sich die Protonen entweder parallel oder antiparallel zum dufReren Magnetfeld (Balter,
1987; Bitar et al., 2006; Westbrook et al., 2011; Bushberg, 2012). Die parallele Anordnung
stellt den energetisch glinstigeren Zustand dar, so dass sich insgesamt mehr Protonen in dieser
Richtung ausrichten (Westbrook et al., 2011; Bushberg, 2012). Mit zunehmender Stéarke des
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Magnetfeldes steigt auch die Anzahl der parallel angeordneten Protonen (Westbrook et al.,
2011; Bushberg, 2012). Es entsteht eine Gesamtmagnetisierung in Richtung des externen &u-
Reren Magnetfeldes, die sogenannte Longitudinalmagnetisierung (Pooley, 2005; Westbrook et
al., 2011). Diese spiegelt das Verhéltnis zwischen parallel und antiparallel angeordneten Pro-
tonen wider (Westbrook et al., 2011). Neben der Ausrichtung flihren die Protonen in einem
auBern magnetischen Feld eine zirkuldre Bewegung um das Feld BO aus. Diese Bewegung
wird als Prézession bezeichnet (Balter, 1987; Bitar et al., 2006; Westbrook et al., 2011; Bush-
berg, 2012). Die Geschwindigkeit der Prézession wird Prazessions- oder Larmorfrequenz ge-
nannt und in der Einheit Megahertz (MHz) angegeben (Westbrook et al., 2011). Die Prazessi-
onsfrequenz ist proportional zur Feldstarke des duBeren Magnetfeldes BO sowie von einer
stoffspezifischen GroRe, dem sogenannten gyromagnetischen Verhaltnis, abhéngig. Dieser
Zusammenhang wird durch die Larmorgleichung zusammengefasst (Balter, 1987; Edelman,
1996; Bitar et al., 2006; Westbrook et al., 2011; Bushberg, 2012) (Gleichung 1):

Lamorfrequenz (MHz) =

Stiarke des Magnetfeldes (Tesla) x gyrometrisches Verhiltniss (1)

MHz = Megahertz

Beispielsweise liegt bei einer Feldstarke von 1,0 Tesla der Wert des gyromagnetischen Ver-
haltnisses der Protonen bei 42,58 MHz/Tesla, die Larmorfrequenz betragt 42,58 MHz (West-
brook et al., 2011).

2.1.3 Kernspinresonanz

Zur Erstellung eines Bildes in der Magnetresonanztomographie ist ein elektromagnetischer
Hochfrequenzimpuls erforderlich (Westbrook et al., 2011). Entspricht die Frequenz des Hoch-
frequenzimpulses genau der Prazessionsfrequenz der Protonen, kann es zum Austausch von
Energie zwischen dem Hochfrequenzimpuls und den Protonen kommen (Pooley, 2005; West-
brook et al., 2011; Bushberg, 2012). Dieses Phanomen wird als Resonanz bezeichnet (Pooley,
2005; Westbrook et al., 2011). Einerseits erreichen durch die Energietibertragung mehr Proto-
nen den energetisch héheren Zustand und ordnen sich in antiparalleler Richtung an (West-
brook et al., 2011; Bushberg, 2012), wodurch es zu einer Abnahme der Longitudinalmagneti-
sierung kommt (Westbrook et al., 2011). Andererseits fiihrt die Energielibertragung dazu, dass
sich die magnetischen Momente in Phase befinden. Dies bedeutet, dass sich die Protonen,
welche unterschiedlich schnell prazedieren und sich zunéchst auf unterschiedlichen Punkten
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auf der Kreisbahn um das duBere Magnetfeld BO befinden, kurzzeitig synchron rotieren
(Westbrook et al., 2011). Hierdurch baut sich die Transversalmagnetisierung auf (Westbrook
et al., 2011). Die Anzahl der synchronisierten Protonen ist von der Starke des Hochfrequen-
zimpulses abhéngig (Westbrook et al., 2011). Nach einem 90° Impuls liegt eine maximale
transversale Magnetisierung vor, die sich mit der Larmorfrequenz in Phase bewegt (Bushberg,
2012). Dem Gesetz der Faraday'schen Induktion zufolge, kann dadurch ein Strom in der Emp-
fangsspule erzeugt werden (Edelman, 1996; Bitar et al., 2006). Das Signal, welches einen
sinusférmigen Kurvenverlauf aufweist, wird als Free Induction Decay (FID) bezeichnet
(Bushberg, 2012).

2.1.4 T2-und T1-Relaxation

Sobald der elektromagnetische Hochfrequenzimpuls ausgeschaltet wird, kommt es zur Re-
laxation (Westbrook et al., 2011). Durch gegenseitige Beeinflussung lokaler Magnetfelder
benachbarter Kerne verlieren die Protonen ihre Synchronisation und geraten aufler Phase.
Man spricht von Dephasierung (Pooley, 2005; Westbrook et al., 2011; Bushberg, 2012). Die
Folge ist eine Abnahme der Transversalmagnetisierung (Bitar et al., 2006; Westbrook et al.,
2011). Dies wird als T2-Relaxation, transversale Relaxation oder auch als Spin-Spin Relaxa-
tion bezeichnet (Westbrook et al., 2011). Die T2-Relaxation ist ein exponentieller Prozess
(Schild, 1990; Pooley, 2005). Die Zeit, die vergeht bis nur noch 37 Prozent der urspriingli-
chen Transversalmagnetisierung dbrig sind, wird als T2-Relaxationszeit bezeichnet (Schild,
1990; Plewes, 1994; Pooley, 2005). Die T2-Relaxationszeit ist abhdngig von der molekularen
Zusammensetzung des untersuchten Gewebes, inshesondere der gebundenen Wasserstoffpro-
tonen (Bushberg, 2012). Gewebe mit sich schnell bewegenden Molekiilen — wie z.B. Fliissig-
keiten — haben eine lange T2-Relaxationszeit (Bushberg, 2012). Gewebe, die sich hingegen
aus grof3en sich langsam bewegenden Molekiilen zusammensetzen — wie z.B. Fett — haben
eine kurze T2-Relaxationszeit (Westbrook et al., 2011; Bushberg, 2012). Die Abnahme der
Transversalmagnetisierung filhrt zu einem Abklingen des Signals, dem sogenannten Free In-
duction Decay (FID) in der Empfangsspule (Bitar et al., 2006; Westbrook et al., 2011; Bush-
berg, 2012). Extrinsische Inhomogenitaten im Magnetfeld — z.B. durch Schwankungen im
auBeren Magnetfeld sowie durch paramagnetische oder ferromagnetische Substanzen — tragen
zu einem schnelleren Dephasieren der Spins bei und fiihren zu einem schnelleren Abfall des
FID (Bitar et al., 2006; Westbrook et al., 2011; Bushberg, 2012). Dies wird als T2*-Effekt
bezeichnet (Westbrook et al., 2011).
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Des Weiteren wird die durch den Hochfrequenzimpuls aufgenommene Energie an das umlie-
gende Gewebe (Gitter) abgegeben (Bitar et al., 2006; Weishaupt et al., 2009; Westbrook et
al., 2011; Bushberg, 2012). Die Zahl der Protonen, die sich nach dem Hochfrequenzimpuls
antiparallel ausgerichtet haben und sich auf dem hohen energetischen Zustand befinden,
nimmt ab (Edelman, 1996). Die Folge ist die Erholung der Longitudinalmagnetisierung in
Richtung des externen Magnetfeldes BO (Edelman, 1996; Bitar et al., 2006; Westbrook et al.,
2011; Bushberg, 2012). Dies wird als T1-Relaxation, longitudinale Relaxation oder Spin-
Gitter-Relaxation bezeichnet (Weishaupt et al., 2009). Die T1-Relaxationskurve zeigt eben-
falls einen exponentiellen Verlauf (Schild, 1990; Westbrook et al., 2011; Bushberg, 2012).
Die Zeit, die vergeht bis 63 Prozent der Longitudinalmagnetisierung wieder erlangt ist, wird
als T1-Relaxationszeit bezeichnet (Schild, 1990; Plewes, 1994; Pooley, 2005). Die T1-
Relaxationszeit ist ebenfalls von der molekularen Zusammensetzung des Gewebes abhéngig.
Der Energieaustausch zwischen den Protonen und den Molekiilen im umliegenden Gewebe ist
umso effizienter, je besser die Lamorfrequenz der Protonen mit der Geschwindigkeit der Mo-
lekiilbewegung Ubereinstimmt. In strukturierten Geweben mit mittelgroen Proteinen und im
Fettgewebe ist die Ubereinstimmung groR. Die T1-Relaxationszeit ist kurz. Gewebe mit sich
schnell bewegenden Molekilen — wie z.B. Flussigkeiten — haben eine lange T1-
Relaxationszeit (Bushberg, 2012). Die T1-Relaxation dauert langer als die T2-Relaxation
(Bushberg, 2012). Da die Longitudinalmagnetisierung in der Empfangsspule nicht direkt ge-
messen werden kann, sind flr die Bestimmung der T1 eines Gewebes weitere Hochfrequen-
zimpuls nach einer bestimmten Zeit erforderlich (Bushberg, 2012). Die GroRe des Signals
nach dem zweiten Impuls hangt davon ab, wie viel Longitudinalmagnetisierung sich zuvor
erholt hat (Bushberg, 2012).

2.1.5 Bildkontrast und Wichtung

Der Bildkontrast wird teils von Parametern determiniert, die gewebespezifisch sind und nicht
beeinflusst werden kénnen (Westbrook et al., 2011). Diese werden als intrinsische Parameter
bezeichnet (Balter, 1987; Westbrook et al., 2011). Zu den intrinsischen Parametern zéhlen vor
allem die T1- und T2-Relaxationszeit sowie die Protonendichte, die Anzahl der Protonen pro
Volumeneinheit, die angeregt werden kénnen (Westbrook et al., 2011). Gleichzeitig wird der
Bildkontrast sowie die Wichtung der Bilder durch Parameter bestimmt, die geédndert werden
kdnnen, sogenannte extrinsische Parameter. Zu den extrinsischen Parametern gehdren die
Repetitionszeit (TR), die Echozeit (TE) sowie der Flip-Winkel (Jacobs et al., 2007; West-
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brook et al., 2011). TR und TE sind wichtige zeitliche Parameter der Pulssequenzen (Balter,
1987; Plewes, 1994; Westbrook et al., 2011). Unter der TR versteht man die Zeit in Millise-
kunden zwischen zwei Hochfrequenzimpulsen (Plewes, 1994; Bitar et al., 2006; Westbrook et
al., 2011; Bushberg, 2012). Die TR legt die T1-Relaxation fest, da sie die GroRe der Longitu-
dinalmagnetisierung, die sich zwischen zwei Impulsen erholen kann, bestimmt (Jacobs et al.,
2007; Westbrook et al., 2011). Die TE beschreibt die Zeit in Millisekunden zwischen dem
Hochfrequenzimpuls und der Signalspitze in der Empfangsspule (Plewes, 1994; Pooley, 2005;
Bitar et al., 2006; Westbrook et al., 2011). Die TE bestimmt die T2-Relaxation, da sie das
Mal der Abnahme der Transversalmagnetisierung zum Zeitpunkt der Detektion des Echos
bestimmt (Westbrook et al., 2011). Als Flip-Winkel bezeichnet man den Auslenkungswinkel
der Gesamtmagnetisierung nach der Anregung durch den Hochfrequenzimpuls. Der Auslen-
kungswinkel wird durch die Dauer und Stéarke des Hochfrequenzimpulses bestimmt (Pooley,
2005; Weishaupt et al., 2009). Betragt der Flip-Winkel 90° wird die gesamte Longitudi-
nalmagnetisierung in die x-y Ebene Uberfuhrt (Weishaupt et al., 2009; Westbrook et al.,
2011). Da die Gesamtmagnetisierung einen Vektor widerspiegelt, der durch das Verhéltnis
der parallel und antiparallel angeordneten Protonen bestimmt wird, sind auch andere Winkel
moglich (Westbrook et al., 2011). Der Flip-Winkel beeinflusst die T1-Wichtung (Weishaupt
et al., 2009; Westbrook et al., 2011; Bushberg, 2012).

Entscheidend fiir den Bildkontrast eines Gewebes sind unterschiedliche Helligkeitsstufen
(Weishaupt et al., 2009; Westbrook et al., 2011). Ein hohes Signal stellt sich weif} dar, ein
niedriges Signal hingegen schwarz. Ein mittleres Signal erzeugt unterschiedliche Graustufen
(Westbrook et al., 2011). Zur Beschreibung von Befunden in der Magnetresonanztomographie
werden je nach Intensitit des Signals im Vergleich zu Referenzstrukturen die Begriffe ,,hy-
pointens®, ,.isointens* oder ,hyperintens“ verwendet. Helle Strukturen werden als ,hyperin-
tens“, dunklere Gewebe als ,,hypointens* bezeichnet. Gewebe mit gleicher Signalstirke sind
»isointens“ (Gavin und Bagley, 2009). Die Helligkeit eines Gewebes in der Magnetreso-
nanztomographie wird hauptsachlich durch die T1- sowie T2-Relaxationszeit sowie die Pro-
tonendichte des Gewebes bestimmt (Weishaupt et al., 2009; Westbrook et al., 2011).

2.1.6 Pulssequenzen
In der modernen Magnetresonanztomographie wird eine grofle Zahl von Pulssequenzen zur
Bildgebung eingesetzt (Weishaupt et al., 2009). Spinecho-Sequenzen (SE-Sequenzen) sowie

Gradientenecho-Sequenzen (GRE-Sequenzen) zéhlen zu den grundlegenden Pulssequenzen
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(Bitar et al., 2006; Jacobs et al., 2007; Weishaupt et al., 2009). SE-Sequenzen zeichnen sich
dadurch aus, dass zur Signalerzeugung auf einen 90° Impuls ein 180° Impuls folgt (Plewes,
1994; Pooley, 2005; Bitar et al., 2006; Jacobs et al., 2007; Westbrook et al., 2011; Bushberg,
2012). Der 180° Impuls ist erforderlich um einen schnellen Signalverlust nach dem initialen
90° Impuls infolge von T2*-Effekte zu umgehen (Westbrook et al., 2011). Der 90° Impuls
Uberfuhrt die Gesamtmagnetisierung in die transversale Ebene (Plewes, 1994; Bitar et al.,
2006; Westbrook et al., 2011). Nach Beendigung des Impulses beginnt sofort die Dephasie-
rung. Durch T2*-Effekte kommt es zu einem schnellen Signalabfall (Westbrook et al., 2011;
Bushberg, 2012). Der 180° Impuls zum Zeitpunkt TE/2 fihrt zu einer Drehung der aufer Pha-
se geratenen Protonen in der transversalen Ebene um 180° (Pooley, 2005; Westbrook et al.,
2011). Die langsameren Protonen befinden sich nun weiter vorne auf der Kreisbahn um das
auBere Magnetfeld BO als die schnelleren Protonen. Zum Zeitpunkt TE haben die schnelleren
Protonen die langsameren Protonen wieder eingeholt und befinden sich auf demselben Punkt
der Kreisbahn in Phase. Es kommt zum Signal, dem Spinecho (Pooley, 2005; Westbrook et
al., 2011). Nacheinander kdnnen auch mehrere 180° Impulse eingestrahlt werden, jedes er-
zeugt ein Spinecho (Pooley, 2005; Westbrook et al., 2011). Je nach gewéhlter TR und TE
kénnen T1-, T2- sowie protonengewichtete Bilder erzeugt werden (Plewes, 1994; Pooley,
2005; Westhrook et al., 2011; Bushberg, 2012). Um T1-gewichtete Bilder mittels SE-
Sequenzen zu erzielen, ist bei einer Feldstérke des dufReren Magnetfeldes von 1 Tesla eine
kurze TR von ca. 400-600 ms sowie eine kurze TE von unter 30 ms erforderlich, fur T2-
gewichtete Bilder liegt die lange TR bei 2000-4000 ms sowie die lange TE bei 80-120 ms
(Bushberg, 2012).

Im Gegensatz zu SE-Sequenzen wird bei GRE-Sequenzen kein 180° Impuls gesendet, son-
dern das Echo durch Gradienten erzeugt (Jacobs et al., 2007; Westbrook et al., 2011; Bush-
berg, 2012). Durch Einschalten eines Gradientenmagnetfeldes mit umgekehrter Richtung zum
Frequenzkodiergradienten werden kinstliche Magnetfeldinhomogenitaten erzeugt, die zu ei-
ner schnellen Dephasierung der Protonen filhrt. Durch einen zweiten Gradienten gleicher
Starke in entgegengesetzter Richtung, dem Frequenzkodiergradienten, kommt es zur Repha-
sierung der Protonen und ein Gradienten Echo wird erzeugt (Bushberg, 2012). Ein Vorteil von
GRE-Sequenzen ist die kurze TE, da das Schalten eines Gradienten schneller geht als das
Senden von Impulsen. Durch unterschiedliche Flip-Winkel ist eine schnelle Wiederherstel-
lung der Langsmagnetisierung mdglich, wodurch die TR und somit die Scanzeit verkirzt
werden kann (Westbrook et al., 2011). Nachteilig ist der fehlende Ausgleich der Magnetfeld-

inhomogenitét, welches zu Suszeptibilititsartefakten filhren kann (Plewes, 1994; Bitar et al.,
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2006; Westbrook et al., 2011). Anhand von GRE-Sequenzen kénnen T1-, T2*- sowie proto-
nengewichtete Bilder erzeugt werden (Westbrook et al., 2011) (Tabelle 1).

Tabelle 1: Wahl der TR, TE und des Flip-Winkels bei Gradientenecho-Sequenzen (nach Westbrook et
al., 2011)

Wichtung TR TE Flip-Winkel
Tl kurz kurz grof
T2* lang lang klein
Protonen lang kurz klein

T1 = longitudinale Relaxationszeit; T2 = transversale Realaxationszeit; TE = Echozeit; TR
=Repetitionszeit

Echo-Planar-Imaging (EPI)-Sequenzen eigenen sich aufgrund ihrer sehr schnellen Bildakqui-
sition fir die dynamische Magnetresonanztomographie (Bitar et al., 2006; Weishaupt et al.,
2009). Mehrere aufeinanderfolgende Echos, ein sogenannter Echozug, werden durch wieder-
holtes ziigiges Einschalten des Frequenzgradienten produziert (Weishaupt et al., 2009). Neben
konventionellen SE-Sequenzen werden auch Inversion Recovery-Sequenzen sowie schnelle
Fast oder Turbo Spinecho-Sequenzen eingesetzt (Pooley, 2005; Bitar et al., 2006; Westbrook
et al., 2011). Bei Inversion Recovery-Sequenzen ist dem 90°-Hochfrequenzimpuls und dem
180°-Impuls ein weiterer 180°-Impuls vorgeschaltet, wodurch das Gewebe vorgeséattigt wird
und der T1-Kontrast des Gewebes hervorgehoben werden kann (Bushberg, 2012). Die Zeit
zwischen dem initialen 180° und dem 90°-Hochfrequenzimpuls wird als Inversionszeit (TI)
bezeichnet (Pooley, 2005; Bitar et al., 2006; Bushberg, 2012). Bei der Fluid Attenuated Inver-
sion Recovery (FLAIR) zur Unterdriickung des Signals der zerebrospinalen Flissigkeit wird
die T1 so gewahlt, dass zum Zeitpunkt des 90° Impulses die T1-Relaxationskurve der zerebro-
spinalen Flissigkeit bei Null liegt (Bitar et al., 2006; Bushberg, 2012). Fast oder Turbo SE-
Sequenzen sind durch eine kurze Untersuchungszeit gekennzeichnet (Plewes, 1994; Pooley,
2005; Bitar et al., 2006; Westbrook et al., 2011). Im Gegensatz zu klassischen SE-Sequenzen
werden pro TR mehrere Phasenkodierschritte gleichzeitig durchgefiihrt und mehrere Linien
des k-Raums gefillt (Plewes, 1994; Westbrook et al., 2011). Durch mehrere aufeinanderfol-
gende 180°-Impulse nach dem initialen 90°Impuls wird eine Serie von Echos (,train of
echos“ oder ,,echo train“) erzeugt (Bitar et al., 2006; Westbrook et al., 2011). Jeder 180°-
Impuls geht mit einem Schritt der Phasenkodierung einher (Westbrook et al., 2011).
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2.1.7 Schichtauswahl und Ortskodierung

Empfangene Signale in der Magnetresonanztomographie mussen mit Hilfe des Schichtselek-
tions-, Frequenz- und Phasengradienten innerhalb des Tomographen dreidimensional lokali-
siert werden, damit die Signale einem bestimmten Punkt auf dem Bild zugeordnet werden
kdnnen (Jacobs et al., 2007; Westbrook et al., 2011). Fir die selektive Anregung einer Schicht
spielt einerseits die Frequenz des Hochfrequenzimpulses sowie andererseits die VVerwendung
des Schichtselektionsgradienten zum Zeitpunkt des Hochfrequenzimpulses eine wichtige Rol-
le (Balter, 1987; Jacobs et al., 2007; Bushberg, 2012). Der Hochfrequenzimpuls kann nur die-
jenigen Protonen anregen, welche die gleiche Prézessionsfrequenz wie der Impuls besitzen.
Entlang des Gefalles des Schichtgradienten liegen unterschiedliche Prazessionsfrequenzen vor
(Balter, 1987; Weishaupt et al., 2009; Westbrook et al., 2011; Bushberg, 2012). Die zu unter-
suchende Schichtdicke kann durch das Gefélle des Gradienten sowie durch die Bandbreite des
Hochfrequenzimpulses bestimmt werden (Jacobs et al., 2007; Weishaupt et al., 2009; West-
brook et al., 2011; Bushberg, 2012). Die Ortskodierung, die Lokalisation innerhalb der
Schicht, setzt sich aus zwei Schritten, der Frequenz- sowie der Phasenkodierung, zusammen
(Plewes, 1994; Weishaupt et al., 2009). Die Frequenzkodierung erfolgt entlang der langen
Achse des Patienten (Westbrook et al., 2011). Wahrend des Echosignals wird der Frequenz-
gradient eingeschaltet und filhrt zu unterschiedlichen Prézessionsfrequenzen. Je nach Fre-
quenz kann das Signal entlang der Achse des Gradienten lokalisiert werden (Jacobs et al.,
2007; Westbrook et al., 2011). Die Phasenkodierung erfolgt entlang der kurzen Achse des
Patienten (Westbrook et al., 2011). Der Phasengradient wird nach dem Hochfrequenzimpuls
beziehungsweise dem Schichtselektionsgradienten und vor dem Frequenzgradienten in Be-
trieb gesetzt (Jacobs et al., 2007; Bushberg, 2012). Dies fiihrt zu unterschiedlichen Prazessi-
onsfrequenzen sowie zur Phasenverschiebung entlang der Achse des Gradienten (Westbrook
et al., 2011). Die Phasenverschiebung der Spins ist abhéngig von ihrem Ort sowie von der
Dauer und Starke des Gradienten (Weishaupt et al., 2009). Frequenz und Phase erméglicht die
eindeutige Lokalisation jedes Volumenelementes (Balter, 1987; Jacobs et al., 2007; Weis-
haupt et al., 2009).

2.1.8 Bilderzeugung (k-Raum und Fourier Transformation)
Als k-Raum (k-space) wird ein digitaler Rohdatenspeicher fiir die erzeugten MRT-Signale
bezeichnet (Zhuo und Gullapalli, 2006; Weishaupt et al., 2009). Anhand der im k-Raum ge-

speicherten Daten kann die Bildrekonstruktion erfolgen (Weishaupt et al., 2009). Informatio-
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nen Uber Frequenz- und Phasenverénderungen werden als Datenpunkte im k-Raum fiir jede
Schicht gespeichert (Jacobs et al., 2007; Westbrook et al., 2011). Fir eine Schicht besitzt der
k-Raum eine rechteckige Form, mit zwei Achsen die sich mittig kreuzen (Westbrook et al.,
2011). Informationen zur Frequenzrichtung werden in vertikaler Richtung, Informationen zur
Phasenrichtung in horizontaler Richtung gespeichert (Bitar et al., 2006; Westbrook et al.,
2011). Durch den Schichtgradienten wird zunéchst eine Schicht ausgewahlt. Welche Linie im
k-Raum fur die gewdhlte Schicht bei gegebener TR ausgefillt wird, wird durch die Polaritét
und das Gefélle des Phasengradienten bestimmt. Der Frequenzgradient bestimmt die Ausfl-
lung der Datenpunkte in vertikaler Richtung (Westbrook et al., 2011). Jeder im k-Raum ge-
speicherte Datenpunkt enth&lt Informationen zur gesamten Schicht und die Informationen
werden symmetrisch gespeichert (Westbrook et al., 2011). Wahrend die im Zentrum gespei-
cherten Daten zum Kontrast beitragen, liefern die am Rand gespeicherten Daten Informatio-
nen zur Auflésung des Bildes (Plewes, 1994; Bitar et al., 2006; Zhuo und Gullapalli, 2006;
Jacobs et al., 2007; Westbrook et al., 2011). Die Bildakquisition erfolgt in der Regel zweidi-
mensional volumetrisch. Dies bedeutet, dass zunédchst dieselben Linien im k-Raum fiir ver-
schiedene Schichten gefiillt werden. Die Bildakquisition kann auch sequentiell, Schicht fur
Schicht, oder dreidimensional volumetrisch erfolgen (Westbrook et al., 2011). Anhand der
Fourier Transformation, einer mathematische Gleichung zur Bildrekonstruktion, kann aus
dem im k-Raum gespeicherten Rohdatensatz ein Bild erstellt werden (Plewes, 1994; Zhuo und
Gullapalli, 2006; Jacobs et al., 2007; Westbrook et al., 2011).

2.1.9 Bildqualitat

Die Qualitat eines MRT-Bildes wird durch verschiedene Parameter, die im engen Zusammen-
hang stehen, beeinflusst. Wichtige Parameter sind die raumliche Auflésung, der vorhandene
Kontrast (das Kontrast-zu-Rausch-Verhéltnis), das Signal-zu-Rausch-Verhéltnis, Artefakte
sowie die Untersuchungsdauer (Westbrook et al., 2011).

2.1.10 Kontrastmittel

Klinisch werden in der Magnetresonanztomographie am haufigsten Gadoliniumkomplexe als
Kontrastmittel eingesetzt (Kirchin und Runge, 2003; Weishaupt et al., 2009; Westbrook et al.,
2011). Neben Gadolinium kénnen auch Manganlésungen sowie Eisenoxide verwendet wer-
den (Weishaupt et al., 2009; Westbrook et al., 2011). Gadolinium z&hlt zu den seltenen Erden
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und weist ferromagnetische Eigenschaften auf (Westbrook et al., 2011). Die Substanz besitzt
sieben freie Elektronenspins (Reimer und Vosshenrich, 2004; Weishaupt et al., 2009; West-
brook et al., 2011). Da Gadolinium in freier Form toxisch fiir den Korper ist, wird es gebun-
den an Chelat-Liganden als Komplex eingesetzt (Weishaupt et al., 2009; Westbrook et al.,
2011). Gadoliniumkomplexe besitzen paramagnetische Eigenschaften (Westbrook et al.,
2011). Die Chelat-Liganden beeinflussen wesentlich die Pharmakokinetik der Gadolinium-
komplexe (Weishaupt et al., 2009). Die Liganden kdnnen eine ringférmige Konformation
aufweisen, wie beispielsweise Gadotersaure (Dotarem®) oder linear gestreckt sein, wie zum
Beispiel Gadopentetat (Magnevist®) (Weishaupt et al., 2009; Westbrook et al., 2011). Gado-
liniumkomplexe besitzen eine hohe Wasserloslichkeit. Gadotersaure (Dotarem®) gehdrt in
die Substanzgruppe der niedermolekularen wasserléslichen Substanzen (Reimer und Voss-
henrich, 2004). Die Verteilung im Korper erfolgt vaskular-interstitiell (Weishaupt et al.,
2009). Nach intravendser Gabe liegt zundchst eine vaskuléare Frilhphase vor. Der erste arteri-
elle Durchgang des Kontrastmittels, der sogenannte ,,first-pass®, kann der GefaRdarstellung
dienen. Zeitlich wird die Darstellung der Arterien durch den raschen vendsen Riickfluss be-
grenzt (Weishaupt et al., 2009). AnschlieBend erfolgt nach ca. 2,5-5 Minuten ein Konzentrati-
onsausgleich zwischen GeféRen und Interstitium (Weishaupt et al., 2009). Das Gehirn stellt
hier eine Ausnahme dar. Bei intakter Blut-Hirnschranke verteilt sich das Kontrastmittel ledig-
lich intravaskuldr (Weishaupt et al., 2009; Westbrook et al., 2011). Bei einem Defekt der
Bluthirnschranke ist ein Kontrastmittelaustritt moglich (Westbrook et al., 2011). Die Elimina-
tion des Kontrastmittels erfolgt renal (Weishaupt et al., 2009; Westbrook et al., 2011). Die
Verabreichung der Kontrastmittel kann als Bolus oder langsam intravends erfolgen (Weis-
haupt et al., 2009). Die empfohlene Dosis fur Gadolinium liegt bei 0,1-0,3 mmol/kg Korper-
gewicht (Westbrook et al., 2011). In der klinischen Anwendung gelten gadoliniumhaltige
Kontrastmittel als gut vertraglich und sicher (Runge, 2000; Reimer und Vosshenrich, 2004;
Lin und Brown, 2007). Nebenwirkungen treten in der Humanmedizin gelegentlich auf (Lin
und Brown, 2007). Meist sind die Symptome gering (Lin und Brown, 2007) — so kénnen bei-
spielsweise Nausea oder Kopfschmerzen auftreten (Kirchin und Runge, 2003). Bei Extravasa-
tion kann es durch die hohe Osmolalitdt zu Nekrosen kommen (Weishaupt et al., 2009). Eine
mdgliche Nephrotoxizitat wird bei hohen Dosen bei Risikopatienten mit Niereninsuffizienz
diskutiert (Lin und Brown, 2007). Gadoliniumpréparate kénnen neben weiteren Faktoren zur
Entstehung einer nephrogenen systemischen Fibrose beitragen (Sadowski et al., 2007; West-
brook et al., 2011).
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Gadoliniumkomplexe verkirzen die T1-, T2- sowie T2*-Relaxationszeit (Weishaupt et al.,
2009; Westbrook et al., 2011). Die ungepaarten Elektronen des Kontrastmittels interagieren
mit umliegenden Wasserstoffprotonen und begunstigen den Energietransfer der Protonenspins
auf das umliegende Gewebe (Weishaupt et al., 2009). Die T1-Relaxationszeit wird somit ver-
klirzt und das Signal in der T1-Wichtung nimmt zu (Weishaupt et al., 2009; Westbrook et al.,
2011). In hgheren Konzentrationen verstarken Kontrastmittel die  Spin-Spin-
Wechselwirkungen und fuhren zu einer schnelleren Dephasierung und somit zu einer Verkr-
zung der T2-Relaxationszeit (Weishaupt et al., 2009). In T2-gewichteten Bildern nimmt das
Signal ab (Weishaupt et al., 2009; Westbrook et al., 2011). Die paramagnetischen Gadolini-
umkomplexe besitzen in einem &uBeren Magnetfeld ein positives magnetisches Moment und
fiihren zu lokalen Feldinhomogenitaten (Weishaupt et al., 2009; Westbrook et al., 2011). Die
T2-Zeit wird zusatzlich verkirzt. Dies wird als Suszeptibilitatseffekt beziehungsweise T2*-
Effekt bezeichnet und fiihrt ebenfalls zu einer Reduktion des Signals (Weishaupt et al., 2009).
Da der T2*-Effekt rasch abnimmt, spielt dieser Effekt hauptsdchlich beim ersten arteriellen
Durchgang des Kontrastmittels, wie beispielswiese bei der Perfusionshildgebung, eine Rolle
(Westbrook et al., 2011). Der T2/T2*-Signalabfall besitzt eine relativ lineare Dosis-Wirkung-
Beziehung. Dies erleichtert die Quantifizierung der Perfusion (Weishaupt et al., 2009).

2.1.11 Artefakte

Bei Artefakten handelt es sich um nichtpathologische Abweichungen im MRT-Bild. Diese
kdnnen durch das Untersuchungsprotokoll sowie durch externe oder intrinsische Faktoren
bedingt sein (Cooper et al., 2010). Wichtige Artefakte, die bei der Untersuchung des Gehirnes
des Hundes auftreten kdnnen, sind unter anderem Suszeptibilitatsartefakte, Signalausléschun-
gen der zerebrospinalen Flissigkeit in T2-gewichteten Sequenzen, ,,Ghost“-Artefakte, Ali-
asing-Artefakte sowie die unvollstdndige Unterdriickung des Signals der zerebrospinalen
Flissigkeit in der Fluid Attenuated Inversion Recovery (FLAIR) (Cooper et al., 2010).

Unter Suszeptibilitatsartefakten versteht man Signalausfélle beziehungsweise Bildverzerrun-
gen durch Gewebe oder Fremdkdrper aufgrund ihrer Fahigkeit selbst magnetisiert zu werden
(Zhuo und Gullapalli, 2006; Weishaupt et al., 2009). Diese &uBern sich durch eine Signalaus-
l6schung, welche durch ein Areal mit hoher Signalintensitat umgeben sein kann (Bellon et al.,
1986; Freer und Scrivani, 2008; Cooper et al., 2010). Metallische Fremdkdrper, wie zum Bei-
spiel Mikrochips beim Hund unter der Haut platziert, kénnen wie in Abbildung 1 gezeigt Sus-

zeptibilitatsartefakte verursachen (Saito et al., 2010; Hecht et al., 2011).
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Signalausléschungen der zerebrospinalen Flussigkeit in T2-gewichteten Sequenzen treten
durch hohe Flussgeschwindigkeiten oder turbulente Flisse (Bradley et al., 1986) insbesondere
an Engstellen — wie beispielsweise physiologisch dem Aquaeductus mesencephali oder patho-
logisch der Syringohydromyelie — auf (Scrivani et al., 2009; Cooper et al., 2010).

Bei ,,Ghost“-Artefakten handelt es sich um Bewegungsartefakte (Cooper et al., 2010). Das
Artefakt kann durch anatomischen Strukturen mit pulsatilem Fluss — wie zum Beispiel bei
Gefélen oder dem Liquor — verursacht werden (Weishaupt et al., 2009). In Richtung des Pha-
sengradienten werden die anatomischen Strukturen wiederholt abgebildet (Arena et al., 1995;
Weishaupt et al., 2009; Cooper et al., 2010). Bei ,,Alaising“-Artefakten, auch ,,Wraparound“-
Artefakte genannt, werden Strukturen auflerhalb des gewahlten Bildausschnittes auf der ent-
gegengesetzten Seite in das Bild hinein projiziert (Arena et al., 1995; Zhuo und Gullapalli,
2006; Cooper et al., 2010). Eine Verénderung der Relaxationszeit der zerebrospinalen Flis-
sigkeit kann zur unvollstdndigen Unterdriickung des Signals der zerebrospinalen Flussigkeit
in der Fluid Attenuated Inversion Recovery (FLAIR) fiihren (Cooper et al., 2010).

Abbildung 1: Suszeptibilitétsartefakt. T1-gewichteter Dorsalschnitt auf Hohe des Thalamus (blauer
Pfeil). Auf der linken Halsseite liegt ein Suszeptibilitatsartefakt (roter Pfeil) durch einen Mikrochip
vor. Dieses duRert sich durch eine Signalausldschung, welche weit nach rostral reicht.

2.2 Funktionelle Magnetresonanztomographie
Anhand der konventionellen strukturellen MRT kénnen Anatomie und morphologische Ver-
anderung abgebildet werden (Bitar et al., 2006; Westbrook et al., 2011). Im Gegensatz zur

konventionellen, strukturellen MRT stellt die funktionelle Magnetresonanztomographie ein
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bildgebendes Verfahren dar, mit dem Funktionen und physiologische Ablaufe im Korper dar-
gestellt werden konnen (Belliveau et al., 1990; Westbrook et al., 2011). Bereits 1890 be-
schreiben Roy und Sherrington, dass die neuronale Gehirnaktivitat im Zusammenhang mit der

Blutzufuhr und dem zerebralen Metabolismus steht.

Die Entwicklung neuer MRT-Techniken hat in den letzten Jahrzehnten zu einem besseren
Verstdndnis normaler Hirnfunktionen und neurologischer Funktionsstérungen in der Human-
medizin beigetragen (Neumann-Haefelin et al., 2000). Die funktionelle MRT stellt derweil ein
bedeutsames bildgebendes Verfahren der Neurowissenschaften dar (Edelman, 1996; Giesel et
al., 2005). Technische Voraussetzung fir die funktionelle Magnetresonanztomographie sind
sehr schnelle Bildakquisitionszeiten sowie eine hohe rdaumliche Auflésung (Weishaupt et al.,
2009; Westbrook et al., 2011).

Ziel der funktionellen MRT ist es, nichtinvasiv neuronale Aktivitaten auf einen externen Reiz
hin zu messen (Edelman, 1996; Jancke, 2005; Weishaupt et al., 2009). Das Prinzip der funkti-
onellen MRT beruht darauf, dass metabolische VVorgéange im Gehirn messbar das MRT-Signal
beeinflussen und indirekt Areale mit erh6hter Hirnaktivitat widerspiegeln (Edelman, 1996).
Im urspringlichen Sinne stehen MRT-Techniken, welche die Ermittlung des Blutvolumens,
des Blutflusses sowie des BOLD (Blood-Oxygenation-Level Dependent)-Effektes ermdgli-
chen im Vordergrund (J&ncke, 2005; Weishaupt et al., 2009). Die gangigste Methode der
funktionellen MRT ist die Magnetresonanztomographie auf Basis des BOLD-Effektes (Essig,
2006). Bei dem BOLD-Kontrast wird ausgenutzt, dass Veranderungen der Sauerstoffsattigung
des Hamoglobins zu lokalen Veranderungen des MRT-Signals filhren auf Grund der parama-
gnetischen Eigenschaften des Deoxyhdmoglobins (Ogawa et al., 1990; Ogawa et al., 1992;
Edelman, 1996; Giesel et al., 2005). Bei der funktionellen MRT basierend auf dem BOLD-
Effekt ist keine Gabe eines exogenen Kontrastmittels erforderlich (Giesel et al., 2005; Essig,
20086).

Im weiteren Sinne z&hlen zur funktionellen MRT bildgebende Verfahren, welche die Durch-
blutung, die chemische Zusammensetzung oder den Stoffwechsel in Geweben untersuchen
(Weishaupt et al., 2009). Somit zé&hlen neben der Magnetresonanzperfusionsbildgebung
(PWI) unter anderem auch die Diffusionsbildgebung (DWI) (Soffler, 2014), sowie die MR-
Spektroskopie (MRS) zur funktionellen MRT (Weishaupt et al., 2009; Westbrook et al.,
2011).
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2.3 Magnetresonanzperfusionsbildgebung

Die Perfusion beschreibt das Blutvolumen, welches durch die Kapillaren einer bestimmten
Gewebemenge in einer definierten Zeit flieRt, ausgedriickt in ml/100g/min (Edelman, 1996;
Weber et al., 2005; Essig, 2006). Bei der magnetresonanztomographischen Perfusionsbildge-
bung wird der Durchblutungsgrad in einem Gewebe (Rosen et al., 1990) durch das Einstré-
men eines Tragermolekiils (,,Tracer) bestimmt (Belliveau et al., 1990; Weber et al., 2005;
Essig, 2006). Das Einstromen des Tracers ins Gewebe fihrt dort zu einer kurzzeitigen Sig-
nalédnderung (Belliveau et al., 1990; Barbier et al., 2001; Weber et al., 2005; Weishaupt et al.,
2009). Anhand der Kinetik der Signalanderung kénnen Konzentrationsverldufe berechnet und
Rickschlisse auf die Mikrozirkulation im Gewebe getroffen werden (Brix et al., 1997).

Die ersten Perfusionsmessungen wurden mittels nuklearmedizinischer Verfahren vorgenom-
men (Weber et al., 2005; Essig, 2006). Zu diesen Verfahren zéhlen die Positronen-Emissions-
Tomographie (PET) sowie die Einzelphotonen-Emissionscomputertomographie (SPECT). Bei
beiden Methoden werden exogene radioaktive Trégermolekile eingesetzt (Weber et al., 2005;
Essig, 2006). Fir die PET existieren Modelle zur quantitativen Bestimmung der Perfusion
(Rosen et al., 1990). Die PET gilt heutzutage als Goldstandardverfahren zur Perfusionsbeur-
teilung (Ye et al., 2000; McGehee et al., 2012). Des Weiteren kann die Perfusion auch mittels
dynamischer Computertomographie (Miles et al., 1993; Weber et al., 2005; Essig, 2006; Fie-
selmann et al., 2011), Sonographie (Krix et al., 2003; Weber et al., 2005; Essig, 2006) sowie
anhand der Magnetresonanztomographie bestimmt werden (Belliveau et al., 1990; Rosen et
al., 1990; Calamante et al., 1999; Weber et al., 2005; Essig, 2006; Fieselmann et al., 2011).

Je nach verwendetem Trégermolekil unterscheidet man in der Magnetresonanztomographie
unterschiedliche Verfahren (Edelman, 1996). Diffusionsfahige Tréagermolekile konnen die
Gefawande einfach passieren (Edelman, 1996). Hierzu zéhlen unter anderem die an Was-
sermolekiile gebundenen Protonen des kdrpereigenen Blutes (McGehee et al., 2012). In-
travaskulare Tragermolekile hingegen bleiben im Gefaklumen (Edelman, 1996). Zu diesen
Markern gehdren zum Beispiel gadoliniumhaltige Kontrastmittel. Gadoliniumhaltige Kon-
trastmittel sind jedoch in vielen Geweben teils diffusibel. Je nach Integritat und Permeabilitét
der Kapillaren kdnnen sie aus den GeféaRRen ins Interstitium diffundieren und sich dort anrei-
chern (Edelman, 1996). Das Gehirn stellt eine Besonderheit dar. Aufgrund ihrer Grée kon-
nen gadoliniumhaltige Kontrastmittel die intakte Blut-Hirn-Schranke nicht passieren und
bleiben intravasal (Edelman, 1996; Brix et al., 1997). Bei intakter Blut-Hirn-Schranke zéhlen

sie somit zu den nicht diffusionsfahigen Tragermolekiilen (McGehee et al., 2012).
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Zu den magnetresonanztomographischen Perfusionsbildgebungsverfahren zéhlen die Arterial
Spin Labeling sowie die dynamische Kontrastmittelperfusionsbildgebung (Calamante et al.,
1999; Giesel et al., 2005; McGehee et al., 2012).

Die Arterial Spin Labeling (ASL) verwendet Blut als kdrpereigenen Marker (Edelman, 1996;
Weishaupt et al., 2009). Die Technik wurde Anfang der neunziger Jahre entwickelt (Williams,
1992). Erst in den letzten Jahren hat die Klinische Anwendung an Bedeutung gewonnen
(McGehee et al., 2012). In einem dem Gehirn zufiihrenden GefaR im Halsbereich wird kor-
pereigenes Blut durch einen Hochfrequenzimpuls invertiert (Detre et al., 1992b; Kwong et al.,
1992; Williams, 1992; Barber et al., 1999b). Die Invertierung kann kontinuierlich oder ge-
pulst erfolgen (Calamante et al., 1999; Barbier et al., 2001; Essig, 2006). Flielt das invertierte
Blut nach einer arteriellen Transitzeit in die Schicht, die untersucht werden soll, kommt es
dort zu einem kurzzeitigen Signalabfall (Weishaupt et al., 2009). Der Abstand zwischen In-
vertierungsbereich und Ausleseschicht ist definiert (Essig, 2006). Uber die Differenz von Bil-

dern mit und ohne Vorséattigung wird die Perfusion ermittelt (Weishaupt et al., 2009).

Der zerebrale Blutfluss kann mittels ASL quantitativ ermittelt werden (Yang et al., 1998). In
der Humanmedizin zeigen die erzielten absoluten Ergebnisse eine gute Ubereinstimmung mit
der Positronen-Emissions-Tomographie (PET). Vorteile der ASL gegeniber anderen Metho-
den der Magnetresonanzperfusionsbildgebung ist, dass keine Gabe von Kontrastmittel erfor-
derlich ist (Neumann-Haefelin et al., 2000; Essig, 2006). Die Untersuchung hat somit einen
nicht invasiven Charakter und kann beliebig oft wiederholt werden (Neumann-Haefelin et al.,
2000). Nachteilig ist das niedrige Signal-zu-Rausch Verhdltnis der mittels ASL erzeugten
Bilder (Essig, 2006; McGehee et al., 2012). Zudem sind die Untersuchungszeiten lang (insge-
samt ca. 5 Minuten), da die Messungen wiederholt durchgefiihrt und gemittelt werden (Essig,
2006). Weiterhin ist es schwierig das gesamte Gehirn zu erfassen, da die Schichten, welche

untersucht werden kdnnen limitiert sind (Edelman, 1996).

Bei der dynamischen Kontrastmittelperfusionsbildgebung werden gadoliniumhaltige Kon-
trastmittel eingesetzt (Rosen et al., 1990; Edelman, 1996; Barbier et al., 2001; Giesel et al.,
2005; Weber et al., 2005; McGehee et al., 2012). Das Kontrastmittel wird intravends als Bo-
lus injiziert (Jackson, 2004; Weber et al., 2005). Der Kontrastmittelbolus sollte, um einen
optimalen Effekt zu erzielen, moglichst kurz sein (Brix et al., 1997; Essig, 2006). Wahrend
beziehungsweise kurz nach der Injektion werden sequentielle Bilder in kurzen Abstéanden
akquiriert (Jackson, 2004; Weber et al., 2005). Zuvor werden mehrere Prékontrastmittelbilder

aufgenommen (Weber et al., 2005; Essig, 2006). In verschiedenen Schichten des Gehirns wird
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der erste Durchgang des Kontrastmittels, der sogenannte ,,First Pass“ untersucht (Weber et al.,
2005; Essig, 2006).

Um die Effekte des gadoliniumhaltigen Kontrastmittels hervorzuheben, werden schnelle Se-
quenzen eingesetzt (Belliveau et al., 1990; Brix et al., 1997; Barbier et al., 2001), die stark
T2* beziehungsweise T1-gewichtet sind (Brix et al., 1997). Zudem muss mit den verwendeten
Sequenzen mdglichst das gesamte Gehirnparenchym erfasst werden kdnnen (Giesel et al.,
2005). Echoplanar (EPI)-Sequenzen (Brix et al., 1997; Giesel et al., 2005; Weber et al., 2005)
oder schnelle T2*-gewichtete Gradienten-Echo-Sequenzen eignen sich fir die dynamische

suszeptibilitatsgewichtete Perfusions-Magnetresonanztomographie (Brix et al., 1997).

Je nachdem, welcher Effekt des gadoliniumhaltigen Kontrastmittels ausgenutzt wird, unter-
scheidet man zwei Verfahren (Rosen et al., 1990): die dynamische relaxationsgewichtete Per-
fusions-Magnetresonanztomographie, im englischen ,,Dynamic relaxivity contrast enhanced
MRI“ (DRC-MRI) oder ,,Dynamic contrast enhancement (DCE-MRI) sowie die dynamische
suszeptibilitatsgewichtete Perfusions-Magnetresonanztomographie, im englischen ,,Dynamic
susceptibility contrast imaging of perfusion” (DSC-MRI) (Edelman, 1996; Brix et al., 1997;
Jackson, 2004).

Die relaxationsgewichtete Perfusions-Magnetresonanztomographie beruht auf dem Signalan-
stieg in T1-gewicheteten Sequenzen aufgrund einer T1-Verkiirzung durch Dipol-Dipol Wech-
selwirkungen (Rosen et al., 1990; Hacklander et al., 1996; Brix et al., 1997; McKenzie et al.,
1999; Giesel et al., 2005). Bei dieser Methode wird von der Annahme ausgegangen, dass die
Diffusion des Wassers zwischen Intra- und Extravaskularraum vernachlassigt werden kann
(Hacklander et al., 1996; Barbier et al., 2001). Der Signalanstieg kann in eine relative lokale
Kontrastmittelkonzentration umgerechnet werden (Rosen et al., 1990; Hackl&nder et al., 1996;
Barbier et al., 2001). Zwischen dem Signalanstieg und der lokalen Kontrastmittelkonzentrati-
on besteht ein linearer Zusammengang (Rosen et al., 1990; Brix et al., 1997; Barbier et al.,
2001).

Die dynamische suszeptibilitdtsgewichtete Perfusions-Magnetresonanztomographie nutzt den
Suszeptibilitatseffekt des paramagnetischen Kontrastmittels, das hei8t den Signalverlust in
T2*-gewichteten Aufnahmen aufgrund lokaler Magnetfeldinhomogenitéten, aus (Belliveau et
al., 1990; Rosen et al., 1990; Weber et al., 2005; Essig, 2006; McGehee et al., 2012). Der
T2*-Effekt reicht (ber das GefaRlumen hinaus und fiihrt auch zu einer Signalreduktion im
benachbarten Gewebe (Villringer et al., 1988; Belliveau et al., 1990; Fisel et al., 1991; Edel-
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man, 1996; Brix et al., 1997; Barbier et al., 2001). Die GroRe und Dauer des Signalabfalls
wird durch die Eigenschaften und die Konzentration des Kontrastmittels sowie durch die Per-
fusion beeinflusst (Belliveau et al., 1990).

Bei der dynamischen suszeptibilitdtsgewichteten Perfusions-Magnetresonanztomographie
steht die lokale Kontrastmittelkonzentration in Korrelation zur kurzfristigen Erhéhung der T2-
Relaxationsrate (Giesel et al., 2005). Der Konzentrations-Zeit-Verlauf kann graphisch, wie in
Abbildung 2 beispielhaft illustriert, dargestellt werden. Beim ,,First Pass“ kommt es nach An-
kunft des Kontrastmittelbolus im Gewebe zu einer deutlichen Erhéhung der Kontrastmittel-
konzentration in den BlutgefaRen (Giesel et al., 2005). In einer zweiten Phase, der Rezirkula-
tion, diffundieren Kontrastmittelbestandteile, die in den Extravasalraum ausgetreten sind, zu-
riick in das GefaRlumen (Giesel et al., 2005). Die Rezirkulation darf nicht in die Bestimmung
der Perfusionsparameter eingehen (Belliveau et al., 1990; Rosen et al., 1990; Giesel et al.,
2005).
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Konzentration

Zeit

[ 'Eirst-Pass' I Rezirkulation | |

Abbildung 2: Beispiel fiir eine Kontrastmittel-Konzentration-Zeit Kurve. Der Pfeil kennzeichnet den
Zeitpunkt der Kontrastmittelinjektion. Nach der Zeitspanne TO trifft der Kontrastmittelbolus im unter-
suchten VVoxel ein. Wahrend der ersten Passage des Kontrastmittels durch die terminale Strombahn,
dem ,,First Pass* steigt die Kontrastmittelkonzentration. Zum Zeitpunkt der ,,Time to Peak* (TTP) ist
die maximale Gewebekonzentration (MPC) erreicht. Wahrend der zweiten Phase, der Rezirkulation
diffundieren Kontrastmittelbestandteile, die in den Extravasalraum ausgetreten sind, zurlck in das
GefaBlumen (modifiziert nach Giesel et al., 2005).

MPC = maximale Gewebekonzentration, ,, Maximum Peak Concentration*’; TO = Zeit bis zum Eintref-
fen des Kontrastmittelbolus; TTP = Zeit bis zur maximalen Kontrastmittelkonzentration ,, Time to
Peak*

Nachteil der Magnetresonanzperfusionsbildgebung gegeniiber Perfusionsmessung mittels
nuklearmedizinischer Schnittbildverfahren ist, dass die Konzentration der applizierten Tra-
germolekile nicht unmittelbar bestimmt werden kann (Belliveau et al., 1990; Brix et al.,
1997). Lediglich Signalverdnderungen Uber die Zeit kénnen direkt ermittelt werden (Belliveau
et al., 1990; Brix et al., 1997). Der Zusammenhang zwischen der Signalverdnderung und der
Kontrastmittelkonzentration im Gewebe ist komplex (Brix et al., 1997). Prinzipiell geht in T2-
oder T2*-gewichteten Bildern die Erhéhung der T2-Relaxationsrate mit einem Signalabfall
einher (Giesel et al., 2005). Die Signalveranderung uber die Zeit soll einen schnellen hohen
Abfallpeak aufweisen (Essig, 2006). Die Signalreduktion im Gewebe ist von mehreren Fakto-
ren abh&ngig. Einerseits spielen die verwendete Pulssequenz sowie die Eigenschaften des
Kontrastmittels (Konzentration und Relaxivitat im Gewebe) eine Rolle. Andererseits haben
die Dosis und die Injektionsrate des Kontrastmittelbolus eine Bedeutung (Weber et al., 2005).
In der Humanmedizin wird fir T2*-gewichtete GE-EPI-Sequenzen eine Dosis von 0,2

mmol/kg Gadolinium empfohlen (Bruening et al., 2000). Durch mathematische Modelle, wel-
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che die strukturellen und funktionellen Gegebenheiten der Mikrozirkulation in den terminalen
Strombahnen ber(cksichtigen, werden die Signalveranderungen Uber die Zeit in Konzentrati-
ons-Zeit-Verlaufe konvertiert (Rosen et al., 1990; Brix et al., 1997). Im Gehirn liegt den Be-
rechnungen die Indikatorverdiinnungstheorie fiir nichtdiffusible Tragermolekiile zugrunde
(Meier und Zierler, 1954; Zierler, 1962; Axel, 1980). Hiernach stromt das Kontrastmittel (iber
eine Arterie in das Hirngewebe, welches ein Kompartiment darstellt, und verteilt sich dort
gleichmé&Big (Giesel et al., 2005; Weber et al., 2005). Das interessierende VVolumen (Volume
of Intererst (VOI)) im Gehirn setzt sich einerseits aus dem Gehirnparenchym und dem In-
terstitium sowie andererseits aus den Kapillaren zusammen (Fieselmann et al., 2011). Inner-
halb des VOIs konnen die Blutpartikel unterschiedliche Wege durch die Kapillaren zuriickle-
gen. Die mittlere Durchlaufzeit der Blutbestandteile durch das Kapillarbett ist vom Weg ab-
héngig, den diese einschlagen (Fieselmann et al., 2011). Uber Venen flieRt das Kontrastmittel
wieder ab (Giesel et al., 2005; Weber et al., 2005).

Eine weitere grundliegende Annahme ist, dass das Kontrastmittel intravaskular bleibt (Brix et
al., 1997; Barbier et al., 2001; Fieselmann et al., 2011). Dies bedeutete, dass die Kontrastmit-
telpartikel, die das interessierende Volumen Uber den arteriellen Zufluss erreichen, Uber die
Venen auch wieder abflieRen (Fieselmann et al., 2011). Dies gilt nur, solange die Blut-Hirn-
Schranke intakt ist (Brix et al., 1997; Barbier et al., 2001; Giesel et al., 2005; Fieselmann et
al., 2011). Wenn diese Voraussetzungen nicht eingehalten werden konnen, sind zusétzliche
Korrekturen erforderlich (Giesel et al., 2005). Dies ist bei Verletzungen der Blut-Hirn-
Schranke, zum Beispiel bei Hirntumoren, der Fall (Barbier et al., 2001; Giesel et al., 2005;
Weber et al., 2005). Fir die Korrekturen werden in der Literatur unterschiedliche Ansétze
beschrieben (Giesel et al., 2005). Eine Mdglichkeit besteht darin, vor der eigentlichen Mes-
sung bereits einen Kontrastmittelbolus zu applizieren. Dies wird auch als ,,Pre-Dose-
Verfahren* bezeichnet (Giesel et al., 2005; Weber et al., 2005). Andere Autoren verwenden
experimentell Kontrastmittel mit einem héheren Molekulargewicht (Su et al., 1998).

Des Weiteren wird davon ausgegangen, dass sich das Kontrastmittel gleichmé&Rig im Blut
verteilt und kein Einfluss des Kontrastmittels auf die physikalischen Eigenschaften des Blutes
besteht (Fieselmann et al., 2011).

Fir die Konvertierung der Signalveranderung Uber die Zeit in Konzentrations-Zeit-Verlaufe
gilt — bei Vernachlassigung der zusétzlich vorliegenden T1-Effekte (Barbier et al., 2001; We-
ber et al., 2005) —, dass ein linearer Zusammenhang besteht (Gleichung 2) (Rosen et al., 1990;

Brix et al., 1997; Barbier et al., 2001; Weber et al., 2005):
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C® = —In(S(D)/So)/ (KTE) @

Zusammenhang zwischen der lokalen Kontrastmittelkonzentration und dem Konzentrations-Zeit-
Verlauf (nach Rosen 1990).

C(t) = Kontrastmittelkonzentration zum Zeitpunkt t, Konzentrations-Zeit-Verlauf; k = Proportionali-
tatskonstante (abhéngig von der Pulssequenz, der Feldstérke und Gewebeeigenschaften)(Weber et al.,
2005); S(t) = Signal durch das Kontrastmittel zum Zeitpinkt t, Signal-Zeit-Verlauf; S, = Signal vor
Gabe des Kontrastmittels; TE = Echozeit

Um Rezirkulationseffekte herauszufiltern, wird in der Regel in die Konzentrations-Zeit-

Verlaufe eine Gammafunktion gefittet (Barbier et al., 2001).

Mittels Kinetischer Analysen kdnnen mehrere Perfusionsparameter bestimmt werden: die Zeit
bis zur maximalen Kontrastmittelkonzentration, die ,,Time to Peak* (TTP); die Zeitvariable
TO bis zur Ankunft des Kontrastmittelbolus im untersuchten Voxel (,,Bolus Arrival Time*
(BAT)); der zerebrale Blutfluss (CBF); die mittlere Verweildauer des Kontrastmittels, die
»Mean Transit Time“ (MTT) sowie das zerebrale Blutvolumen (CBV) (Giesel et al., 2005).
Die Bestimmung der Perfusionsparameter erfolgt anhand einer ,,Region-of-Interest (ROI)
Analyse (Giesel et al., 2005; Essig, 2006) oder pixelweise (Giesel et al., 2005). Die Perfusi-
onsparameter kénnen in Form von Farbkarten abgebildet werden (Giesel et al., 2005; Weber
et al., 2005). Die Parameter weisen teils einen qualitativen und teils einen quantitativen Cha-
rakter auf (Edelman, 1996). Die Abkiirzung ,,r* wird in der Literatur zum Teil dem CBF,
CBV und der MTT vorangestellt. Die Bedeutung ist dabei nicht einheitlich. Die Abkiirzung
wird sowohl fir den regionalen CBF, respektive CBV und MTT, als auch fir relative Werte
verwendet (Barbier et al., 2001).

Ein einfach zu bestimmender qualitativer Parameter stellt die ,,Time to Peak* (TTP) dar
(Edelman, 1996). Die TTP gibt die Zeit in Sekunden bis zur maximalen Kontrastmittelkon-
zentration (,,Maximum Peak Concentration* (MPC)) an (Giesel et al., 2005). Erreicht die ge-
messene Signalintensitdt ihr Minimum, liegt die hochste Kontrastmittelkonzentration vor
(Edelman, 1996) (Abbildung 2). Die Bestimmung der TTP erfordert keine komplexe mathe-
matische Faltung. Die Perfusion wird jedoch lediglich indirekt widergespiegelt (Perthen et al.,
2002). In der Literatur wird die TTP daher auch als "Summary Parameter" bezeichnet
(Perthen et al., 2002). Wird lediglich die TTP in Betracht gezogen, kann es zu Verwechslun-
gen zwischen einem verzdgerten Blutfluss und einem verminderten Durchblutungsgrad kom-
men (Edelman, 1996; Perthen et al., 2002).

24


http://dict.leo.org/#/search=Entfaltung&searchLoc=0&resultOrder=basic&multiwordShowSingle=on

LITERATURUBERSICHT

Ein weiterer einfach zu bestimmender Parameter ist die Bolus-Ankunftszeit TO (,,Bolus Arri-
val Time* (BAT)). Dieser gibt die Zeit in Sekunden von der Injektion des Kontrastmittelbolus
bis zur Ankunft im untersuchten VVoxel wieder (Giesel et al., 2005).

Fur die Quantifizierung der zentralen Perfusionsparameter — zerebrales Blutvolumen (CBV),
zerebraler Blutfluss (CBF) und ,,Mean Transit Time“ (MTT) — spielen einerseits die arterielle
Inputfunktion (Arterial Input Function (AIF)) sowie andererseits die Residuenfunktion (R(t))
eine Rolle (Giesel et al., 2005). Bei Einhaltung des Basistheorems lasst sich die lokale Kon-
trastmittelkonzentration zum Zeitpunkt t (C(t)) als mathematische Faltung der AIF und der
Residuenfunktion (Rosen et al., 1990) unter Wichtung des CBF beschreiben (Gleichung 3)
(Giesel et al., 2005; Weber et al., 2005). Die Dichte des Gewebes (p) und der Hamatokrit (k)

gehen in die Formel mit ein (Giesel et al., 2005):
C(t) = 2 CBF- (AlF(t)@ R(t)) @)
H

Beschreibung der Konzentrations-Zeit-Kurve unter Wichtung des zerebralen Blutflusses (nach Giesel
i(l)l(iS): arterielle Inputfunktion; C(t) = lokale Kontrastmittelkonzentration zum Zeitpunkt t; CBF =
zerebraler Blutfluss; R(t) = Residuenfunktion; p = Dichte des Hirngewebes; k; = Hamatokrit; =
Konvolution

In den Anfangen der dynamischen Magnetresonazperfusionsbildgebung wurde die arterielle
Inputfunktion mittels PET ermittelt (Belliveau et al., 1990; Rosen et al., 1990). Heutzutage
kann die AIF in der Magnetresonanztomographie bestimmt werden (Ostergaard et al., 1996;
Scholdei et al., 1999). Die arterielle Inputfunktion spiegelt den Konzentrations-Zeit-Verlauf in
einem groReren dem Gehirn zufilhrenden GeféaR wider (Brix et al., 1997). Zur Ermittlung der
AIF existieren unterschiedliche Ansétze (Scholdei et al., 1999). Die Bestimmung ist sowohl
aus extra- als auch aus intrazerebralen Gefaen moglich (Scholdei et al., 1999). Damit das
Signal-zu-Rausch-Verhaltnis ausreicht, ist ein groReres GefaR erforderlich (Fieselmann et al.,
2011). Im Gehirn kann die AIF im Bereich der A. (Arteria) carotis interna oder der A. cerebri
media bestimmt werden (Ostergaard et al., 1996; Scholdei et al., 1999; Weber et al., 2005;
Essig, 2006). Die Bestimmung der AIF aus der A. carotis interna ist unter anderem aufgrund
des Gefaldurchmessers, dem Flussprofil der Protonen, Partialvolumeneffekten sowie der Dis-
persion des Kontrastmittelbolus von Vorteil. Jedoch ist das GefaR héufig nicht auf den unter-
suchten Schichten abgebildet (Scholdei et al., 1999). Die Quantifizierung der AIF erfolgt an-
hand des gemessenen Signals in diesen Gefalen (Giesel et al., 2005). Als Modell fir die Be-

rechnung der AIF wird in der Regel eine Gammafunktion angewandt (Giesel et al., 2005).
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Anhand moderner Auswertungssoftware kann die AIF auch voxelweise in Kleineren GefaRen
bestimmt werden (Essig, 2006).

Die Residuenfunktion (R(t)) spiegelt die relative Kontrastmittelmenge, die sich zu einer be-
stimmten Zeit t im interessierenden Gewebe befindet, wider (Jstergaard et al., 1996; Barbier
et al., 2001; Weber et al., 2005; Fieselmann et al., 2011). Sie stellt den Konzentrations-Zeit-
Verlauf nach einem idealen Kontrastmittelbolus zum Zeitpunkt t0 dar (Rosen et al., 1990;
Brix et al., 1997; Fieselmann et al., 2011). Ein idealer Kontrastmittelbolus bedeutet, dass eine
sehr kurze Injektionszeit mit einer schmalen Bolusanflutungskurve vorliegt (Brix et al., 1997).
Unter realen Bedingungen nimmt die Injektion des Bolus einige Sekunden in Anspruch (Brix
et al., 1997). Da die Kontrastmittelbestandteile unterschiedliche Wege im interessierenden
Voxel zurlicklegen kénnen und somit unterschiedliche Transitzeiten aufweisen, verlassen die
Kontrastmittelbestandteile das Voxel graduell iber die Zeit (Fieselmann et al., 2011). Es fin-
det eine Verbreiterung der Kurve von der Injektionsstelle bis zur untersuchten Region statt
(Brix et al., 1997). Durch Faltung der im Gewebe gemessen Konzentrations-Zeit-Kurve mit
der AIF kann die Residuenfunktion rechnerisch bestimmt werden (Rosen et al., 1990; Brix et
al., 1997; Giesel et al., 2005; Weber et al., 2005). Die Berechnung kann auf mehrere Weisen
erfolgen (Giesel et al., 2005). Man unterscheidet zwischen parametrischen, modellbasierten
Verfahren und nichtparametrischen Ansatzen. Parametrische, modellbasierte Verfahren gehen
von vornherein festliegenden Bedingungen aus, nichtparametrische Ansatze hingegen erfol-
gen ohne A-priori-Annahmen. Meist werden nichtparametrische Ansatze, wie die Singular-
wertzerlegung angewandt (Rempp et al., 1994; Barbier et al., 2001; Giesel et al., 2005).

Das zerebrale Blutvolumen (CBV) lasst sich durch Division des mit Blut geflllten GefaRvo-
lumen in einem Voxel (angegeben in Milliliter) durch die Gewebemasse in diesem Voxel (an-
gegeben in Milligramm) berechnen (Brix et al., 1997; Barbier et al., 2001). In der Regel wird
das zerebrale Blutvolumen in der Einheit ml/100g angegeben (Fieselmann et al., 2011). Fir
das zerebrale Blutvolumen kdnnen sowohl relative als auch quantitative Werte ermittelt wer-
den (Rosen et al., 1990; Brix et al., 1997). Das relative zerebrale Blutvolumen ergibt sich aus
der Flache unter der Konzentrations-Zeit-Kurve fur das jeweilige Gewebe (Belliveau et al.,
1990; Rosen et al., 1990; Brix et al., 1997; Giesel et al., 2005; Weber et al., 2005). Die Be-
stimmung ist durch Integration der Konzentrations-Zeit-Kurve moglich (Rosen et al., 1990;
Giesel et al., 2005; Weber et al., 2005). Die erzielten Werte ermdglichen den Vergleich der
Blutvolumina in verschiedenen Regionen des Gehirns beim selben Patienten. lhrer Einfach-

heit halber eignet sich das Verfahren fiir die klinische Routine (Brix et al., 1997; Weber et al.,
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2005). Die relativen Werte sollten mit einem Referenzwert verglichen werden. In der Regel
wird die weilRe Substanz der kontralateralen Seite als Referenz herangezogen (Cha et al.,
2002; Weber et al., 2005). Fur den Vergleich zwischen verschiedenen Individuen sowie fir

die Therapieuberwachung sind absolute Werte geeigneter (Weber et al., 2005).

Fir die Bestimmung absoluter Werte ist die arterielle Inputfunktion erforderlich (Rosen et al.,
1990; Brix et al., 1997; Scholdei et al., 1999; Barbier et al., 2001; Giesel et al., 2005; Essig,
2006). Aus dem Konzentrations-Zeit-Verlauf im Gewebe und der AIF I&sst sich das absolute
CBV mathematisch bestimmen (Brix et al., 1997; Barbier et al., 2001; Giesel et al., 2005;
Weber et al., 2005). Das relative zerebrale Blutvolumen wird hierfiir mit dem Integral unter
der AIF Konzentrations-Zeit-Kurve normiert (Gleichung 4) (Belliveau et al., 1990; Barbier et
al., 2001; Giesel et al., 2005; Weber et al., 2005):

Jooc(Hdt _ relative CBV

CBV = T2 ARt [, AF(Ddt

O

Berechnung des zerebralen Blutvolumens (nach Barbier, 2001 und Weber, 2005)
AIF = arterielle Inputfunktion; C(t) = Konzentrations-Zeit-Verlauf im Gewebe; CBV = zerebrales
Blutvolumen; relative CBV = relatives zerebrales Blutvolumen

Die erforderlichen Berechnungen basieren auf Modellen oder werden tber numerische In-
tegration der Zeitreihen durchgefiihrt. Auch hier wird eine Gammafunktion in die Konzentra-
tions-Zeit-Kurve gefittet (Giesel et al., 2005).

Unter dem zerebralen Blutfluss (CBF) versteht man — bezogen auf ein Voxel — die Menge an
Blut (angegeben in Milliliter), die pro Zeiteinheit (angegeben in Minuten) durch die Masse
des Gewebes (angegeben in Gramm) fliefit (Brix et al., 1997; Barbier et al., 2001). Die Ein-
heit des zerebralen Blutflusses wird in ml/g/min angegeben (Brix et al., 1997). Dieser Para-
meter stellt die beste Beschreibung fur die Perfusion dar (Weber et al., 2005). Der zerebrale
Blutfluss ergibt sich aus dem Maximum der erzielten Antwort im Gewebe oder der Residuen-
funktion (Gleichung 5) (@stergaard et al., 1996; Giesel et al., 2005):

CBF=Max (R(t)) (5)

Berechnung des zerebralen Blutflusses (nach Giesel, 2005)
CBF = regionaler zerebraler Blutfluss; Max = Maximum; R(t) = Residuenfunktion

Die mittlere Verweildauer des Kontrastmittels, die ,,Mean Transit Time* (MTT), beschreibt
die mittlere Zeit in Sekunden, die das Kontrastmittel fiir den Durchlauf durch die Kapillaren
in einem Voxel benétigt (Brix et al., 1997; Barbier et al., 2001). Zwischen der MTT und der
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Residuenfunktion R(t) besteht ein mathematischer Zusammenhang (@stergaard et al., 1996;
Calamante et al., 2000a; Giesel et al., 2005) (Gleichung 6):

R(t, MTT) o e~t/MTT (6)

Beziehung zwischen der ,,Mean Transit Time* und der Residuenfunktion R(t) (nach Giesel 2005)
e = Eulersche Zahl (2,718281828459045235...); MTT = mittlere Verweildauer des Kontrastmittels;
R(t) = Residuenfunktion; t = Zeit

Die mittlere Verweildauer des Kontrastmittels ist vom durchschnittlichen Anteil der Wege,
den das Kontrastmittel durch das interessierende Gewebe zurticklegt, abhéngig (Fieselmann et
al., 2011).

Nach dem Zentralvolumentheorem lasst sich das Blutvolumen aus dem Produkt des Blutflus-
ses und der Mean Transit Time bestimmen (Meier und Zierler, 1954; Stewart, 1983). Demzu-
folge lasst sich die mittlere Verweildauer des Kontrastmittels aus dem zerebralen Blutvolu-
men und dem zerebralen Blutfluss ermitteln (Gleichung 7) (Rosen et al., 1990; Weber et al.,
2005):

CBV

Berechnung der mittleren Verweildauer des Kontrastmittels aus dem zerebralen Blutvolumen und dem
zerebralen Blutfluss (nach Barbier, 2001)

CBF = zerebraler Blutfluss; CBV = zerebrales Blutvolumen; MTT = mittlere Verweildauer des Kon-
trastmittels

2.4 Magnetresonanzperfusionsbildgebung des Gehirns in der Humanmedizin

In der Humanmedizin werden zur Untersuchung des Gehirns und zur Beurteilung intrakraniel-
ler Lasionen neben konventionellen strukturellen Sequenzen auch die Magnetresonanzperfu-
sionsbildgebung sowie die Diffusionsbildgebung eingesetzt (Edelman, 1996).

Die Perfusionsbildgebung ist fiir die Untersuchung von Erkrankungen von Interesse, die mit
einer Veranderung des zerebralen Blutflusses einhergehen. Ein erhéhter zerebraler Blutfluss
liegt beispielsweise bei Neoplasien, Hyperkapnie und vaskuléren Shunts vor. Ein reduzierter
Blutfluss hingegen kann bei zerebrovaskuldren Erkrankungen, bei degenerativen Erkrankun-
gen, beim Hydrocephalus sowie bei Tumoren unter Behandlung beobachtet werden. Erkran-
kungen wie Epilepsie oder Migréne konnen, je nach Stadium der Erkrankung, mit einer Erh6-
hung oder Erniedrigung des Blutflusses einhergehen (Telischak et al., 2014).
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Obwohl die Perfusionsbildgebungstechnik seit iber 20 Jahren in der Humanmedizin zur Ver-
flgung steht (Villringer et al., 1988; Sorensen, 2008; Essig et al., 2013), intensiv Forschung
betrieben wurde (Sorensen, 2008) und die Mdglichkeiten der Anwendungen insbesondere in
der Diagnostik von Tumoren und von zerebrovaskuldren Erkrankungen vielfach in der Litera-
tur diskutiert wird, hat sich bisher kein weitlaufiger Einsatz in der klinischen Diagnostik
durchgesetzt (Sorensen, 2008; Essig et al., 2013). Als Ursachen hierfir werden — neben dem
geringen Bekanntheitsgrad unter den Medizinern — insbesondere der Mangel an standardisier-
ten Akgquisitionsprotokollen und Nachbearbeitungsprogrammen angegeben. Die Bilderzeu-
gung, die Nachbearbeitung und die Interpretation werden als komplex empfunden (Essig et
al., 2013). Zudem werden in der Humanmedizin gadoliniumhaltige Kontrastmittel nicht routi-
nemaRig eingesetzt (Essig et al., 2013).

2.4.1 Zerebrovaskulare Erkrankungen
Die Perfusions- und Diffusionsbildgebung sind in der Humanmedizin von Bedeutung fir die
Diagnostik und Kilassifizierung von zerebrovaskuléren Erkrankungen, insbhesondere dem

akuten Hirninfarkt (Neumann-Haefelin et al., 2000).

Schlaganfélle stellen beim Menschen eine der hdufigsten Todesursachen dar (Special Report
from the World Health Organization, 1989; Edelman, 1996; Moser, 1999). Unter dem Begriff
Schlaganfall werden mehrere klinische Syndrome — unter anderem der Infarkt, die Hirnblu-
tung sowie die subarachnoidale Blutung — zusammengefasst. Ischamische Infarkte entstehen
durch einen vaskularen Verschluss (aufgrund von Thromben oder Emboli) oder hdmodyna-
misch durch eine globale Verminderung der Gehirnperfusion (Special report from the Natio-
nal Institute of Neurological Disorders and Stroke, 1990). Liegt zusatzlich eine Blutung vor,
wird von hdmorrhagischen ischdmischen Infarkten gesprochen. Liegt keine Blutung vor, so
handelt es sich um einen nicht-hdmorrhagischen ischdmischen Infarkt (Special report from the
National Institute of Neurological Disorders and Stroke, 1990; Love et al., 2008; Tidwell und
Robertson, 2011).

Bei der medizinischen Versorgung von Infarktpatienten spielt das Zeitfenster bis zu dem The-
rapiebeginn eine wichtige Rolle. Ein Beginn der intravendsen thrombolytischen Therapie mit
tissue Plasminogen activator (tPA) innerhalb der ersten Stunden nach dem Infarkt verbessert
die Erfolgsrate der Therapie (The National Institute of Neurological Disorders and Stroke rt-
PA Stroke Study Group, 1995). Anhand bildgebender Verfahren missen Blutungen ausge-
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schlossen werden, da sie eine absolute Kontraindikation fur die thrombolytische Therapie
darstellen (Hacke et al., 1995; Adams et al., 2007; Tidwell und Robertson, 2011; Jauch et al.,
2013). Untersuchungen haben gezeigt, dass ein multimodales MRT-Protokoll inklusive T2*-
gewichteten Sequenzen sowie Diffusions- und Perfusionssequenzen ebenso zuverlassig ist
wie die CT (Schellinger et al., 1999). Mittels MR-Angiographie kdnnen zusatzlich die Gefale
dargestellt werden (Jansen et al., 2002; Essig, 2006).

Ischamische Infarkte gehen zunéchst mit einem zytotoxischen Odem einher (Schuier und
Hossmann, 1980; Gotoh et al., 1985; Tidwell und Robertson, 2011), nach 4 bis 6 Stunden
kommt es zusatzlich zu einem vasogenen Odem (Atlas, 2009; Tidwell und Robertson, 2011).
In den ersten sechs bis acht Stunden nach Infarktbeginn, kdnnen mittels konventioneller Se-
quenzen haufig keine (Warach et al., 1996; Tidwell und Robertson, 2011) oder lediglich ge-
ringgradige Veranderungen (Schwellung der Cortex mit Abflachung der Sulci) in der MRT
festgestellt werden (Davis et al., 2003; Tidwell und Robertson, 2011). Mittels Diffusionsbild-
gebung kann das zytotoxische Odem (Davis et al., 1994; Warach et al., 1996; Jansen et al.,
2002; Essig, 2006) mit Verschiebung des Wassers vom Extra- in den Intrazellularraum detek-
tiert werden (Davis et al., 1994; Réther et al., 1996; Warach et al., 1996; Jansen et al., 2002;
Essig, 2006). Der Vergleich zwischen der Diffusionsbildgebung und der Computertomogra-
phie hat gezeigt, dass die Diffusionsbildgebung in der friihen Phase eine hohere Sensitivitét
aufweist (Barber et al., 1999a; Urbach et al., 2000; Fiebach et al., 2001; Saur et al., 2003).
Neben der Diffusionshildgebung liefert die Perfusionshildgebung erganzende Information zur
Unterscheidung von vitalem zu avitalem Gewebe (Neumann-Haefelin et al., 2000; Wechsler,
2011). Der Vorteil hierdurch besteht darin, dass potentiell gefdhrdetes Gewebe identifiziert
(Warach et al., 1996; Albers, 1999; Barber et al., 1999b; Jansen et al., 1999; Saur et al., 2003)
und das Zeitfenster fur die thrombolytische Therapie erweitert werden kann (Albers, 1999;
Tidwell und Robertson, 2011).

Die Perfusionsbildgebung stellt in der akuten Phase somit eine Ergénzung zu der Diffusions-
bildgebung im Rahmen der Beurteilung, ob Gewebe vorhanden ist, welches potentiell gerettet
werden kann, dar (Essig, 2006). Bei der Beurteilung der mittels dynamischer suszeptibilitéts-
gewichteter Perfusions-Magnetresonanztomographie ermittelten Daten ist es wichtig, die ein-
zelnen kinetischen Parameter untereinander und insbesondere mit den Daten der Diffusions-
bildgebung zu vergleichen (McGehee et al., 2012). In der klinischen Routine wird meist die
Mean Transit Time als Perfusionsparameter herangezogen (Jansen et al., 2002). Die GroRe

des Areals mit veranderter Diffusion wird mit der GroRRe des Areals mit reduzierter Perfusion
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verglichen (Essig, 2006). In der Literatur wird die unterschiedliche GréRe der Areale mit ver-
anderter Perfusion und Diffusion als ,,Diffusion-Perfusion Mismatch* bezeichnet (Karonen et
al., 1999; Neumann-Haefelin et al., 1999; Neumann-Haefelin et al., 2000). Starke Verande-
rungen in diffusionsgewichteten Sequenzen sprechen flr irreversibel infarzierte Areale
(Neumann-Haefelin et al., 2000; Jansen et al., 2002; Saver, 2008; Wechsler, 2011). Unter der
Penumbra wird das Gewebe um einen irreversiblen Infarkt, welches eine verminderte Perfusi-
on aufweist und potentiell gefahrdet ist zu infarzieren verstanden (Neumann-Haefelin et al.,
1999; Schlaug et al., 1999; Ueda et al., 1999). In diesem Bereich zeigen die Zellen einen ge-
storten Stoffwechsel, die Struktur der Zellen ist jedoch erhalten. Die Restdurchblutung erfolgt
durch kollaterale GeféRe (Jansen et al., 2002). Es wird angenommen, dass diffusions-positive
Areale dem irreversibel geschadigtem ischamischen Areal und perfusionsgeminderte Areale
der Penumbra entsprechen (Jansen et al., 2002; Essig, 2006). Sind diffusions-positive Areale
und Areale mit verminderter Perfusion gleich groB, wird davon ausgegangen, dass die Infar-
zierung vollendet ist und sich nicht weiter ausdehnt (Jansen et al., 2002; Essig, 2006). Ist hin-
gegen das Areal mit verminderter Perfusion grofer als das diffusions-positive Areal deutet
dieser Mismatch darauf hin, dass Gewebe vorliegt, welches vermindert durchblutet ist und
geféhrdet ist zu infarzieren (Essig, 2006). Bleibt der GeféRverschluss bestehen, kann sich der
Infarkt Uber das gesamte Areal der Perfusionsminderung ausdehnen. Offnet sich der Ver-
schluss, kann eine Reperfusion des Areals erfolgen (Jansen et al., 2002; Essig, 2006). Die
Kombination der Diffusions- und Perfusionsbildgebung kann Informationen zur Abschétzung
des weiteren spontanen Verlaufes und der Risikoeinschatzung einer moglichen Therapie lie-
fern (Warach et al., 1996; Jansen et al., 2002; Essig, 2006). Ziel der Therapie ist es, den Blut-
fluss in der Penumbra zu verbessern (Jansen et al., 2002).

Initialen Untersuchungen zufolge korreliert die GroRe der Penumbra am ersten Tag des
akuten nicht-hamorrhagischen ischamischen Infarktes mit der endgiiltigen GréRenzunahme
des Infarktes. Areale mit verminderter Perfusion auf relativen zerebralen Blutflusskarten
stimmen gut mit der endgultigen GroRe des Infarktes Uberein (Karonen et al., 1999). Neuere
Untersuchungen haben gezeigt, dass anhand des ,,Diffusion-Perfusion Mismatch“ allein, keine
gute Voraussage Uber die klinische Erfolgsrate getroffen werden kann (Kane et al., 2009;
Wechsler, 2011). Die Penumbra kann falsch eingeschétzt werden und viele Faktoren, wie zum
Beispiel die Reperfusion, kdnnen die Prognose beeinflussen (Kane et al., 2009). In der Klini-
schen Bildgebung werden zur Bestimmung des ,,Diffusion-Perfusion Mismatch“ die ermittel-
ten Perfusionskarten héufig rein visuell betrachtet, da die Daten unmittelbar zur Verfligung

stehen und keiner aufwendigen Nachbearbeitung bedirfen. Einigen Autoren zufolge ist diese
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Vorgehensweise im Vergleich zu volumetrischen Berechnungen unzureichend (Campbell et
al., 2010). Andere Untersuchungen haben gezeigt, dass unterschiedliche Perfusionsparameter
— sowohl relative als auch quantitative Werte — bei denselben Daten in demselben Patienten-
gut zu unterschiedlichen Einschatzungen der GroRe der Lésion beziehungsweise der Penumb-
ra fiihren (Kane et al., 2007). Die Mean Transit Time stimmt mit klinischen Bewertungsska-

len zur Einschétzung des Schweregrades eines akuten Infarktes tiberein (Kane et al., 2007).

2.4.2 Gehirntumoren

In der Humanmedizin wird die Perfusionsbildgebung fiir die Charakterisierung, Klassifizie-
rung, Biopsieplanung sowie Therapieliberwachung von Gehirntumoren eingesetzt (Edelman,
1996). Hierbei spielt die Vaskularitat und somit indirekt die Angiogenese von Gehirntumoren
eine wichtige Rolle (Cha et al., 2002; Weber et al., 2005). Generell stellt die Magnetreso-
nanztomographie ein sensitives bildgebendes Verfahren zur Erkennung von Hirntumoren dar
(Harting et al., 2004); die Spezifitét ist jedoch nicht hoch (Essig, 2006). Funktionelle bildge-
bende Verfahren kdnnen in einigen Fallen helfen, die Liste der Differentialdiagnosen einzu-
schranken (Essig, 2006).

Die Perfusionsbildgebung ist beispielsweise fur die Charakterisierung und Klassifizierung von
Gliomen von Bedeutung (Weber et al., 2005). Zu den Gliomen z&hlen Tumoren neuronalen
und neuroglialen Ursprungs, wie zum Beispiel Glioblastome, Astrozytome, Ependymome und
Oligodendrogliome (Edelman, 1996). Die Klassifizierung und Graduierung von Gliomen mit-
tels konventioneller MRT st unzuverlassig (Dean et al., 1990; Watanabe et al., 1992; Kond-
ziolka et al., 1993; Law et al., 2003). Als Goldstandard gilt die histopathologische Graduie-
rung (Law et al, 2003). Die dynamische suszeptibilitdtsgewichtete Perfusions-
Magnetresonanztomographie liefert nitzliche Informationen, um die richtige Stelle fir eine
Biopsieentnahme zur histopathologischen Untersuchung zu identifizieren (Law et al., 2003;
McGehee et al., 2012). Untersuchungen haben belegt, dass die Angiogenese eine Rolle bei der
Graduierung und Prognose von astroglialen Tumoren spielt (Leon et al., 1996; Folkerth, 2000;
McGehee et al., 2012). Mittels der dynamischen suszeptibilitdtsgewichteten Perfusions-
Magnetresonanztomographie (DSC-MRT) kénnen hdmodynamische Informationen tber Ge-
hirntumoren ermittelt werden, die auf Unterschiede in der Vaskularisierung deuten (Maeda et
al., 1993). Fur die Untersuchung von Hirntumoren wird meist der Parameter zerebrales Blut-
volumen herangezogen (Cha et al., 2002; Weber et al., 2005). Das relative zerebrale Blutvo-

lumen korreliert zuverlédssig mit histologisch erwiesener erhdhter VVaskularisierung (Aronen et
32


http://de.wikipedia.org/wiki/Astrozytom
http://de.wikipedia.org/wiki/Ependymom
http://de.wikipedia.org/wiki/Oligodendrogliom

LITERATURUBERSICHT

al., 1994; Sugahara et al., 1998; Knopp et al., 1999; Shin et al., 2002; Law et al., 2003;
McGehee et al., 2012) und hilft bei der Graduierung in ,,Low und High Grade* Gliome (Aro-
nen et al., 1994; Knopp et al., 1999; Shin et al., 2002; Law et al., 2003; McGehee et al.,
2012). Eine Ausnahme unter den Gliomen stellen Oligodendrogliome dar. Sie kdnnen fokal
hohe relative zerebrale Blutvolumina aufweisen, obwohl es sich histologisch um ,,Low Grade
Oligodendrogliome* handelt (Lev et al., 2004). Auch bei anderen nicht zu den Gliomen z&h-
lenden Tumoren, wie zum Beispiel den Meningiomen, stimmen Hyperperfusion und histolo-
gische Klassifizierung nicht berein (McGehee et al., 2012). Zusammen mit dem relativen
zerebralen  Blutvolumen  kann auch  der mittels  dynamischer  Perfusions-
Magnetresonanztomographie ermittelte relative zerebrale Blutfluss zur préoperativen Gradu-
ierung von Gliomen herangezogen werden (Shin et al., 2002; Hakyemez et al., 2005). Mittels
Arterial Spin Labeling (ASL) kann der Blutfluss in Gliomen ebenfalls bestimmt werden,
wodurch die praoperative Graduierung von Gliomen verbessert werden kann (Warmuth et al.,
2003; Kim und Kim, 2007). Vorteil der ASL gegeniiber der DSC-MRT ist, dass weniger Sus-
zeptibilitatsartefakte auftreten und bei Risikopatienten keine Kontrastmittelgabe erforderlich
ist (J&rnum et al., 2010; McGehee et al., 2012).

Bisdas et al. (2009) haben in ihrer Untersuchung gezeigt, dass das relative zerebrale Blutvo-
lumen eine Aussage (iber die Uberlebenszeit und Rezidivrate bei Astrozytomen nach Bestrah-
lung beim Menschen erlaubt. Auch nach einer Therapie von Gehirntumoren kann die Perfusi-
onsbildgebung eingesetzt werden, um das Fortschreiten der Erkrankung zu evaluieren (Weber
et al., 2005; McGehee et al., 2012). Oftmals gestaltet es sich bei Gliomen schwierig, bestrah-
lungsinduzierte Nekrosen von Tumorwachstum zu unterscheiden. Relative zerebrale Blutvo-
lumenmessungen mittels dynamischer Perfusionsbildgebung kénnen dabei helfen High-Grade
Gliome von Folgeerscheinungen durch Bestrahlungstherapie zu unterscheiden (Hu et al.,
2009). Zudem kann die Perfusionsbildgebung zur Evaluierung neuer Therapieformen mit an-
tiangiogenen Medikamenten beitragen (Cha et al., 2000; Weber et al., 2005).

Des Weiteren wurden auch andere Tumorarten — unter anderem Lymphome und Metastasen —
mittels Perfusionsbildgebung untersucht (Weber et al., 2005). Ernst und Mitarbeiter (1998)
untersuchen bei immunsupprimierten Patienten mit Acquired Immune Deficiency Syndrome
(AIDS) ob Unterschiede bei kontrastanreichernden intrakraniellen Lasionen aufgrund einer
opportunistischen Infektion mit Toxoplasmose oder aufgrund eines Lymphoms bestehen. Bei
Lasionen aufgrund einer Toxoplasmose zeigt sich ein reduziertes relatives zerebrales Blutvo-

lumen, wohingegen bei Lymphomen ein erhohtes relatives zerebrales Blutvolumen vorliegt
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(Ernst et al., 1998). Hartmann et al. (2003) stellen Unterschiede anhand der dynamischen sus-
zeptibilitatsgewichteten Perfusions-Magnetresonanztomographie zwischen priméren supraten-
toriellen Lymphomen und Glioblastomen fest.

Law und Mitarbeiter (2002) vergleichen die Perfusion bei High-grade Gliomen und solitdren
Metastasen. Dabei untersuchen die Autoren das peritumorale Gewebe, welches kein Kon-
trastmittel aufnimmt. Bei den High-grade Gliomen zeigt sich dort ein signifikant erhdhtes
relatives Blutvolumen. Die Perfusionsbildgebung kénnte somit zur Differenzierung von High-
grade Gliomen und Gehirnmetastasen beitragen (Law et al., 2002). Essig und Koautoren
(2003) fiihren Perfusionuntersuchungen zu dem Ansprechen von Hirnmetastasen auf eine
stereotaktische Bestrahlung durch. Den Autoren zufolge ist eine VVorhersage des Ansprechens
einer Strahlentherapie moglich.

2.4.3 Epilepsie

Die Epilepsiebildgebung ist im Vergleich zu zerebrovaskuldren Erkrankungen und Gehirntu-
moren ein neueres Einsatzgebiet der Perfusionsbildgebung und wird noch nicht routineméRig
zur Fokussuche eingesetzt (Essig, 2006). In der Diagnostik der Epilepsie ist die MRT das
bildgebende Verfahren der Wahl (Duncan, 2002). Konventionelle Sequenzen liefern jedoch
teils nur subtile Befunde oder gegebenenfalls lassen sich keine morphologischen Veranderun-
gen erfassen. Funktionelle Sequenzen kénnen zu einem besseren Verstandnis der Pathophysi-
ologie beitragen und bei der Suche nach dem Epilepsiefokus helfen (Essig, 2006). In der Hu-
manmedizin wird bei der Epilepsie zwischen den Uberwiegend auftretenden temporalen und
selteneren extratemporalen Lasionen unterschieden (Essig, 2006). Der Hippocampus ist bei
der Untersuchung der Epilepsie von besonderem Interesse. Es besteht ein Zusammenhang
zwischen der Temporallappenepilepsie und der Hippocampussklerose (Duncan, 2002). In der
Magnetresonanztomographie &uBert sich die Hippocampussklerose durch eine Atrophie des
Ammonshorns sowie einen Signalanstieg in flissigkeitssensitiven Sequenzen aufgrund einer
Gliose (Essig, 2006).

Wie bei der Perfusionsmessung mittels nuklearmedizinischer Schnittbildverfahren (SPECT),
zeigt sich bei Patienten mit fokaler Epilepsie, die wahrend des Status epilepticus mittels dy-
namischer suszeptibilitdtsgewichteter Perfusions-Magnetresonanztomographie untersucht
werden, eine Hyperperfusion im Bereich des Anfallherdes (Warach et al., 1994; McGehee et
al., 2012). Untersuchungen von Patienten mit Temporallappenepilepsie haben gezeigt, dass in

34


http://www.dict.cc/deutsch-englisch/Temporallappenepilepsie.html

LITERATURUBERSICHT

der interiktalen Phase hingegen sowohl mittels nuklearmedizinischer Schnittbildverfahren,
wie der PET, als auch mittels magnetresonanztomographischer Perfusionsmessungen, wie der
ASL (Liu et al., 2001; Wolf et al., 2001) und der dynamischen Kontrastmittelperfusionsbild-
gebung (Wu et al., 1999), eine Hypoperfusion ermittelt werden kann (Wu et al., 1999; Liu et
al., 2001; Wolf et al., 2001). Hieraus kénnen sich laut Wolf und Mitarbeiter (2001) Konse-
quenzen fir die Therapie ergeben. Bei der Temporallappenepilepsie stellt die Lobektomie des
Temporallappens eine effektive Behandlung dar. Asymmetrien der Perfusion im Temporalla-
ppen kdnnten mittels ASL festgestellt werden, so dass die Methode in Kombination mit ande-
ren diagnostischen Verfahren eingesetzt werden kénnte um die Lésion zu lateralisieren (Wolf
et al., 2001). Leonhardt et al. (2005) untersuchen bei flnf Patienten mit Temporallappen-
epilepsie in der interiktalen und postiktalen Phase Unterschiede in der Perfusion in unter-
schiedlichen Gehirnregionen, wie dem Hippocampus, dem Gyrus parahippocampalis, dem
Thalamus, der GroRhirnrinde und der weillen Substanz. Im Hippocampus zeigt sich interiktal
eine relative Hyperperfusion auf der iktogenen Seite; postiktal liegt dort eine relative Hy-
poperfusion vor. Im Gyrus parahippocampalis hingegen zeigt sich ein umgekehrtes Muster. In
der spéten postiktalen Phase nimmt die Perfusion im Hippocampus wieder zu und im Gyrus
parahippocampalis wieder ab. Im Thalamus, der GroBhirnrinde und der weif3en Substanz kon-
nen keine deutlichen Perfusionsunterschiede festgestellt werden (Leonhardt et al., 2005).
Szabo und Mitarbeiter (2005) fiihren periiktal sowie in Follow-up Studien Diffusions- und
Perfusionsmessungen bei zehn Patienten mit komplexem partiellen Status epilepticus durch.
Die Autoren stellen Areale mit veranderter Diffusion im Hippocampus, Thalamus und im
Cortex fest. Diese Areale stimmen rdumlich gut mit Bereichen mit fokaler Hyperperfusion
tiberein. Die Kombination aus Diffusions- und Perfusionsbildgebung kann komplementér zu

konventionellen Sequenzen bei der Epilepsiediagnostik helfen.

2.4.4  Alzheimer

Die Perfusionsbildgebung findet in der Humanmedizin auBerdem zur Evaluierung von Patien-
ten mit degenerativen Erkrankungen, wie zum Beispiel Alzheimer, Anwendung (Edelman,
1996).

Die Untersuchung von Alzheimerpatienten mittels SPECT hat gezeigt, dass bei diesen Patien-
ten im Temporal- und Parietallappen der GroRhirnrinde ein verminderter Blutfluss vorliegt
(Jagust et al., 1987; Bartenstein et al., 1997). Dies konnte auch bei Untersuchungen mittels

ASL nachvollzogen werden, zudem zeigt sich im Frontallappen (Sandson et al., 1996; Alsop
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et al., 2000) sowie im posterioren cinguldren Gyrus eine reduzierter Blutfluss in der Mag-
netresonanzperfusionsbildgebung mittels ASL (Alsop et al., 2000). Ein &hnliches Vertei-
lungsmuster zeigt die Beurteilung des Glucose Metabolismus mittels PET. In Assoziationsfel-
dern des Temporal-, Parietal- und des Frontallappens liegt bei Patienten mit Alzheimer ein
verminderter Glucose Metabolismus vor (Mielke und Heiss, 1998). Die Bestimmung des ze-
rebralen  Blutvolumens mittels dynamischer suszeptibilitatsgewichteter ~ Perfusions-
Magnetresonanztomographie bei Alzheimerpatienten liefert vergleichbare Ergebnisse wie die
PET mit radioaktiv markierter Glucose (Gonzélez et al., 1995). Auch andere Autoren kénnen
mittels dynamischer suszeptibilitatsgewichteter Perfusions-Magnetresonanztomographie bei
Alzheimerpatienten ein vermindertes Blutvolumen im Temporoparietallappen (Harris et al.,
1996; Bozzao et al., 2001) sowie weniger deutlich ausgepréagt im sensomotorischen Kortex
(Harris et al., 1996; Bozzao et al., 2001) und im Hippocampus feststellen (Bozzao et al.,
2001). Bei Alzheimerpatienten kann eine generalisierte Gehirnatrophie vorliegen. Das ver-

minderte Blutvolumen scheint davon jedoch unabhéngig zu sein (Bozzao et al., 2001).

Die Perfusions-Magnetresonanztomographie kénnte alternativ zu nuklearmedizinischen Ver-
fahren bei der Diagnostik von Alzheimerpatienten eingesetzt werden (Bozzao et al., 2001).
Sie bietet den Vorteil, dass keine ionisierende Strahlung erforderlich ist (Alsop et al., 2000;
Bozzao et al., 2001) und gleichzeitig die Gehirnmorphologie beurteilt werden kann (Harris et
al., 1996).

2.45 Hydrocephalus

In einer aktuellen Studie untersuchen Ziegelitz und Mitarbeiter (2014) die Perfusion bei Pati-
enten mit idiopathischem Hydrocephalus mit einem normalen intrakraniellen Druck. Im Ver-
gleich zu gesunden Probanden liegt bei Patienten mit idiopathischem Hydrocephalus ein ver-
minderter relativer zerebraler Blutfluss im Lobus frontalis, im Hippocampus, im Nucleus len-
tiformis, in der periventrikuldren weien Substanz in der grauen Substanz sowie global im
Parenchym vor. Patienten, welche gut auf eine Therapie mit einem Shunt ansprechen, zeigen
préoperativ einen hoheren zerebralen Blutfluss im Lobus frontalis, sodass dynamische Perfu-
sionsmessungen den Autoren zufolge hilfreich sein kdnnten, um das Ansprechen auf eine

Therapie einzuschétzen (Ziegelitz et al., 2014).
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2.5 Magnetresonanzperfusionsbildgebung des Gehirns in der Veterindrmedizin
In der Veterindrmedizin liegen nach unseren Erkenntnissen bisher wenige Untersuchungen

zur Magnetresonanzperfusionsbildgebung im Gehirn des Hundes vor.

Graham und Mitarbeiter (2000) untersuchen die Hypophyse von sechs gesunden Hunden mit-
tels T1-gewichteter dynamischer Perfusionsmagnetresonanztomographie. Mikroadenome der
Hypophyse sind beim Hund aufgrund ihrer GroRe mittels struktureller MRT nicht immer de-
tektierbar (Bertoy et al., 1995; Graham et al., 2000). In der Humanmedizin ist die Magnetre-
sonanztomographie Methode der Wahl zur Evaluierung der Hypophyse (Guy et al., 1991,
Johnson et al., 1992) und die dynamische Bildgebung ist eine sinnvolle Ergédnzung zur Beur-
teilung von Mikroadenomen der Hypophyse (Elster, 1994; Kucharczyk et al., 1994; Graham
et al., 2000). Bei ihrer Untersuchung mit einer Feldstarke von 1,5 Tesla kénnen die Autoren
ein uniformes Signalverhalten der gesunden Hypophyse, ahnlich Berichten aus der Human-
medizin, feststellen (Graham et al., 2000). Ein erstes Kontrastmittel-Enhancement zeigt sich
nach 52-65 Sekunden im Hypophysenstamm, nach 104-143 Sekunden liegt ein uniformes
Signalverhalten in der restlichen Hypophyse vor. Den Autoren zufolge kénnte es sinnvoll
sein, beim Hund Untersuchungen mittels Perfusionsmagnetresonanztomographie bei Mikroa-
denomen der Hypophyse durchzufiihren (Graham et al., 2000).

Zhao und Mitarbeiter (2010) untersuchen histologisch Klassifizierte, intrakranielle Hirntumo-
ren bei sieben Hunden mittels dynamischer relaxationsgewichteter Perfusions-
Magnetresonanztomographie (DCE-MRI) bei einer Feldstarke von drei Tesla. Zu den Hirn-
tumoren zéhlen ein Adenokarzinom, ein Ependymom, drei Meningiome, ein Oligodendrogli-
om und ein Makroadenom der Hypophyse. Die einzelnen Hirntumoren werden einerseits auf
unterschiedliche, auf einem pharmakokinetischen Modell beruhenden, kinetische Parameter
(,,Rate of Enhancement®, ,,Rate of Elimination“ und ,,Rate Constant*) sowie andererseits mit
einem Modell unabhéngigen Verfahren, dem ,,Initial Area under the Gadolinium Concentrati-
on Curve*“ (IUAGC), welches den Blutfluss und die GeféRdurchléssigkeit représentieren
kann, untersucht. Der Vergleich der einzelnen kinetischen Parameter zeigt, dass statistisch
signifikante Unterschiede zwischen den einzelnen Hirntumoren vorliegen. Die ermittelten
kinetischen Parameter und die IUAGC konnten laut den Autoren zur nichtinvasiven Differen-
zierung von Gehirntumoren beitragen, allerdings sind groRere prospektive Studien erforder-
lich (Zhao et al., 2010).

Tidwell und Robertson verdffentlichen 2011 eine Ubersicht (iber konventionelle und funktio-

nelle Sequenzen zur Evaluierung der Perfusion und zur Diagnose des akuten Hirninfarktes.
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Die Autoren empfehlen fur die Veterindrmedizin, &hnlich wie in der Humanmedizin, eine
Kombination aus konventionellen (T1-Wichtung pré und post Kontrastmittelgabe, T2-, T2*-
Wichtung, FLAIR) und funktionellen Sequenzen (MR-Angiographie, Diffusions- und Perfu-
sionsbildgebung) zur Beurteilung struktureller und metabolischer Veranderungen sowie eines
abnormalen Blutflusses (Tidwell und Robertson, 2011). Im Gegensatz zum Menschen spielt
beim Tier bisher die Infarkttherapie mit thrombolytischen Medikamenten eine untergeordnete
Rolle (Bonagura und Kirk, ersch. 2008; Tidwell und Robertson, 2011). Nichtsdestotrotz kénn-
te durch den Einsatz von Diffusions- und Perfusionsbildgebung beim Hund die Diagnostik
von zerebrovaskuldre Erkrankungen in Zukunft verbessert werden (Tidwell und Robertson,
2011).

Des Weiteren existieren eine Reihe von tierexperimentellen Studien. Kangasniemi und Mitar-
beiter (2003) fiihren einen Tierversuch mit dem Ziel der Differenzierung von Gewebeveran-
derungen infolge einer Therapie mittels Thermokoagulation zu Tumorresten durch. Bei elf
Hunden mit einem Sticker-Sarkom (,,Transmissible Venereal Tumor®) werden Nekrosen
durch Thermokoagulation verursacht. Die Untersuchung mittels dynamischer relaxationsge-
wichteter Perfusions-Magnetresonanztomographie zeigt signifikante Unterschiede zwischen
dem Sticker-Sarkom-Tumorgewebe und den durch Thermokoagulation induzierten Gewebe-
verdnderungen. Die Autoren kommen zu dem Schluss, dass auch in der Humanmedizin die
dynamische relaxationsgewichtete Perfusions-Magnetresonanztomographie zur Unterschei-
dung von Tumorresten und Gewebeveranderungen durch Thermokoagulation hilfreich sein
kann (Kangasniemi et al., 2003).

Auch bei anderen Tierarten — sowohl bei Nagern als auch bei anderen Séugetierarten — liegen
experimentelle Untersuchungen mittels Perfusionsmagnetresonanztomographie vor. Bei-
spielsweise wird der zerebrale Blutfluss im Gehirn der Ratte anhand der ASL bestimmt (Detre
et al., 1992a, 1992; Detre et al., 1994; Zaharchuk et al., 1998). Wegener und Mitarbeiter
(2007) untersuchen mittels ASL die Auswirkungen von kurzzeitigen hypoxischen und hyper-
kapnischen Phasen auf den zerebralen Blutfluss bei mit Isofluran anésthesierten Ratten. Ande-
re Autoren filhren 2002 Nachforschungen zur Beurteilung der Effekte von Methotrexate auf
das Gehirn beim Schwein durch. Neben der dynamischen Perfusionsmagnetresonanztomogra-
phie setzen die Autoren bei ihren Untersuchungen auch die Diffusionsbildgebung sowie den
BOLD-Kontrast ein (Mékiranta et al., 2002).
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2.6 Anatomische Grundlagen

2.6.1 Einteilung des Gehirns

Das Gehirn kann nach mehreren Gesichtspunkten eingeteilt werden. Einerseits kann nach
ontogenetischen und phylogenetischen Kriterien zwischen Telencephalon, Diencephalon,
Mesencephalon, sowie Rhombencephalon, welches sich aus dem Myelencephalon und dem
Metencephalon zusammensetzt, unterschieden werden (Nickel et al., 2004). Telencephalon
und Diencephalon kénnen als Prosencephalon zusammengefasst werden (Konig, 2004; Achil-
les, 2005). Anderseits kann das Gehirn vereinfacht in das Cerebrum, das Cerebellum sowie
den Truncus encephali unterteilt werden (Konig, 2004; Nickel et al., 2004).

2.6.2 Graue Substanz und Centrum semoviale

Das Telencephalon setzt sich aus zwei Hemisphéren zusammen (Kénig, 2004; Nickel et al.,
2004). Die Hemisphdren bestehen einerseits aus der oberflachlichen GroRhirnrinde, Cortex
cerebri sowie andererseits aus den in der Tiefe der Hemisphédren gelegenen Basal- oder
Stammganglien (Evans und Miller, 1993; Kénig, 2004; Nickel et al., 2004). AuBen im Be-
reich der Cortex cerebri sowie in den subkortikalen Kernen liegt graue Substanz vor, das Cor-
pus medullare cerebri im Inneren wird von weiller Substanz gebildet (Konig, 2004; Nickel et
al., 2004; Achilles, 2005).

Die weile Substanz im Inneren setzt sich aus mehreren Arten von Fasern zusammen: Asso-
ziationsfasern, Kommisurenfasern sowie Projektionsfasern (Evans und Miller, 1993). Assozi-
ationsfasern dienen der Verbindung von Hirnregionen innerhalb einer Hemisphére (Evans und
Miller, 1993; Stoffel, 2011). Sie verlaufen durch die Commisura rostralis und die Commisura
hippocampi (Evans und Miller, 1993). Als Kommissurenfasern hingegen bezeichnet man
Nervenfasern, welche symmetrisch korrespondierende Regionen der beiden Hemispharen
verkniipfen (Evans und Miller, 1993; Stoffel, 2011). Sie Formen ein Biindel im Corpus callo-
sum (Evans und Miller, 1993; Stoffel, 2011). Als Radiatio corporis calosi bezeichnet man die
Aufteilung der Kommissurenfasern in Richtung Cortex (Evans und Miller, 1993). Auf- und
absteigende Projektionsfasern stellen eine Verbindung zwischen Hirn und Riickenmark sowie
zwischen unterschiedlichen Hirnregionen her (Stoffel, 2011). Im Bereich der Basalganglien
bilden die auf- und absteigenden Nervenfasern eine Faserplatte, die sogenannte Capsula inter-
na (Evans und Miller, 1993; Evans und DeLahunta, 2010; Stoffel, 2011). In Richtung Cortex
fasern sich die Nervenfasern der Capsula interna auf. Dies wird Corona radiata genannt (Stof-
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fel, 2011). WeiRe Fasern der Radiatio corporis calosi und der Corona radiata verbinden sich
im Inneren (Evans und Miller, 1993). Diese Masse weil3er Substanz in Zentrum der Hemi-
sphéaren wird als Centrum semoviale bezeichnet (Evans und Miller, 1993; Evans und DelLa-
hunta, 2010). Im Dorsalschnitt ist das Centrum semiovale als halbovales Areal zu erkennen
(Nickel et al., 2004).

Nach dem stammesgeschichtlichen Ursprung werden am Hirnmantel drei Abschnitte unter-
schieden (K&nig, 2004; Nickel et al., 2004; Achilles, 2005). Die beiden phylogenetisch alten
Abschnitte, das basale Paleo- und mediale Archipallium sind an der Bildung des Riechhirns,
Rhinencephalon, beteiligt (Nickel et al., 2004). Auf die fir die vorliegende Arbeit wichtigen
Anteile des Riechhirns wird im Kapitel ber den Lobus piriformis sowie den Hippocampus
genauer eingegangen. Der entwicklungsgeschichtlich neuste Abschnitt, das Neopallium be-
findet sich dorsolateral sowie zum Teil auch medial an den beiden Hemisphéren (Konig,
2004; Nickel et al., 2004; Achilles, 2005).

Die Grenze des Neopalliums zum Archi- und Paleopallium stellen lateral der Sulcus rhinalis
lateralis sowie medial die Sulci cinguli, genualis und splenialis dar (Nickel et al., 2004). Das
Neopallium besitzt sowohl ein art-, als auch ein rasse- und individualspezifisches Windungs-
muster aus Sulci, Furchen und Gyri, Windungen (Nickel et al., 2004). Diese vergroRern die
Gehirnoberflache und die Ausprdgung nimmt mit zunehmendem Entwicklungsgrad und zu-
nehmender GroRe der Tierart zu (Nickel et al., 2004). Das Windungsmuster kann zur Be-
schreibung der Lokalisation innerhalb des Hirnmantels herangezogen werden. Eine Verein-
heitlichung ist aufgrund der insbesondere rasse- und individualspezifischen Unterschiede
schwierig (Nickel et al., 2004). Die wichtigsten Sulci und Gyri sind in Abbildung 3a und b
dargestellt.
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Abbildung 3a und b: Dorsal- (a) und Lateralansicht (b) eines Hundegehirns. Darstellung der wichtigs-
ten Sulci (1-15) und Gyri (A-1)

1 Fissura longitudinalis, 2 Sulcus cruciatus, 3 Sulcus marginalis, 4 Sulcus ectomarginalis, 5 Sulcus
suprasylvius, 6 Sulcus postcruciatus, 7 Sulcus coronalis, 8 Sulcus proreus, 9 Sulcus praesylvius, 10
Sulcus ectosylvius, 11 Fissura pseudosylvius, 12 Sulcus rhinalis lateralis (rostral), 13 Sulcus rhinalis
lateralis (caudal)

A Gyrus frontalis, B Gyrus proreus, C Gyrus praecruciatus, D Gyrus postcruciatus, E Gyrus endomar-
ginalis, F Gyrus marginalis, G Gyrus ectomarginalis, H Gyrus suprasylvius, | Gyrus ectosylvius, J
Bulbus olfactorius, K Pedunculus olfactorius, L Gyrus porerus, M Gyrus rostral composite, N Gyrus
sylvianus, O Gyrus caudal composite, P Lobus piriformis, Q Kleinhirn

Die Gliederung des Hirnmantels kann nach der Lage zum Schadelknochen (Nickel et al.,
2004; Evans und DeLahunta, 2010) oder nach funktionellen Gesichtspunkten erfolgen (Nickel
et al., 2004). Nach der Lage erfolgt eine Unterteilung in die Lobi cerebri (Nickel et al., 2004;
Evans und DeLahunta, 2010). Man unterscheidet den Lobus frontalis, den Stirnlappen; den
Lobus parietalis, den Scheitellappen; den Lobus occipitalis, den Hinterhauptslappen; den Lo-

bus temporalis, den Schlafenlappen sowie die Insula cerebri, die Insel (Nickel et al., 2004).
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Die Lage und die Grenzen der Lobi cerebri des Neopalliums sind in Tabelle 2 zusammenge-
fasst.

Tabelle 2: Lage und Grenzen der Lobi cerebri des Neopalliums (nach Nickel et al., 2004)

Lobi cerebri Lage Grenzen

Lobus frontalis rostral Ventral: Sulcus rhinalis lateralis und medialis;
caudolateral: Fissura pseudosylvia und Linie
zwischen dieser Fissur und dem Sulcus crucia-

tus; caudodorsal: Sulcus cruciatus

Lobus parietalis dorsal Lateral: Sulcus suprasylvius; medial: Sulcus
cinguli; cranial: Sulcus cruciatus; caudal: Linie
im Transversalschnitt, die den Balkenwulst
bertihrt

Lobus temporalis ventral Ventral vom Lobus parietalis und Lobus occi-
pitalis gelegen; ventral und medial: Pars cauda-
lis des Sulcus rhinalis lateralis respektive medi-
alis

Lobus occipitalis caudal Cranial: Linie im Transversalschnitt, die den
Balkenwulst beriihrt

Insula cerebri ventral Am Grunde der Fissura pseudosylvia bzw. Fis-
sura sylvia gelegen; vom Operculum bedeckt;
topographische Beziehung zum Stammteil der

Hemisphdren

Leigh et al. (2008) erstellen einen Magnetresonanztomographie-Atlas des Gehirns des Hun-
des, in dem die Autoren besonders auf klinische relevante Strukturen eingehen, die in Verbin-
dung mit neurologischen Ausféllen stehen. Die Untersuchung erfolgt bei einer Feldstérke von
1,5 Tesla. Lasionen im Bereich des Cortex cerebri kénnen nach den Autoren beispielsweise
mit generalisierten oder fokalen Anféllen einhergehen. Die Autoren berichten, dass es sich
zum Teil schwierig darstellt, die Grenzen der einzelnen Lobi deutlich zu erkennen. Ahnlich
wie Nickel et al. (2004) beschreiben Leigh et al. (2008) den Lobus frontalis als den Gehirnan-
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teil rostral des Sulcus cruciatus, den Lobus parietalis als den Gehirnanteil dorsal des Sulcus
suprasylvius, caudal des Sulcus cruciatus bis zum hinteren Drittel der Hemisphéren, den Lo-
bus occipitalis als das hintere Drittel der Hemispharen sowie den Lobus temporalis als den

Gehirnanateil ventral des Sulcus suprasylvius und dorsal des Sulcus rhinalis.

Im Cortex cerebri erfolgt die bewusste Wahrnehmung, Interpretation und Verkniipfung neu-
ronaler Informationen (Stoffel, 2011). Funktionell lasst sich die GroRhirnrinde in landkarten-
foérmige motorische, sensible sowie sensorische Rindenfelder, Areae, einteilen. Diese unter-
scheiden sich zum Teil im Aufbau ihrer Nervenzellen. Die Grenzen der Rindenfelder sind
allerdings schwierig festzulegen (Nickel et al., 2004). Die Felder wurden teils anhand von
Experimenten und teils anhand von L&sionen bei neurologischen Erkrankungen ermittelt (Ni-
ckel et al., 2004; Stoffel, 2011). Man unterscheidet zwischen somatotopen Projektionsfeldern
sowie Assoziationsfeldern (Evans und Miller, 1993; Konig, 2004; Nickel et al., 2004). In die
vergleichsweise gut begrenzten somatotopen Rindenfelder erfolgt die efferente oder afferente
Projektion von Organen der Sinneswahrnehmungen oder aus bestimmten Korperregionen
(Nickel et al., 2004). Die motorischen Rindenfelder sind beispielsweise an der willkirlichen
Bewegung beteiligt (Evans und Miller, 1993; Kénig, 2004; Nickel et al., 2004). Die Assozia-
tionsfelder hingegen zeigen keine Verbindung zur Kdéperperipherie, sondern dienen vielmehr
der Verknupfung der Projektionsfelder untereinander. Sie befinden sich zwischen den Projek-
tionsfeldern (Evans und Miller, 1993; Nickel et al., 2004; Stoffel, 2011). In den Assoziations-
feldern erfolgt die Interpretation neuronaler Informationen (Stoffel, 2011). Die Assoziations-
felder im Bereich des rostralen Endes der Hemisphéren sind von Bedeutung fiir intelligentes
Verhalten. L&sionen in diesem Bereich kénnen sich in Form von Aggressivitat, verminderter
Aufmerksamkeit oder hyperaktiver Bewegung duflern (Evans und Miller, 1993).

Die Area motoria, das motorische Rindenfeld befindet sich beim Hund im Bereich des Lobus
frontalis in der rostralen Halfte des Gyrus postcruciatus und coronalis sowie im ventrolatera-
len Bereich des Gyrus praecruciatus bis ventral zum Sulcus praesylvius (Kénig, 2004; Nickel
et al., 2004). Uber gekreuzte Pyramidenbahnen steht die Area motoria mit der Muskulatur der
kontralateralen Seite in Verbindung (Konig, 2004). Im Gegensatz zum Menschen ist die Be-
deutung der motorischen Rindenfelder beim Tier geringer. Auch bei einer Lésion in der Area
motoria kommt es nicht zwangsléufig zu L&hmungen der kontralateralen Seite, solange die
subkortikalen motorischen Zentren intakt sind. Die Area motoria ist von Bedeutung fur erlern-
te Bewegungen (Nickel et al., 2004).
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Die Area sensoria, das sensible Rindenfeld des Hundes befindet sich unmittelbar caudal der
Area motoria in der hinteren Hélfte des Gyrus postcruciatus sowie im Gyrus suprasylvius
rostralis (Konig, 2004; Nickel et al., 2004). Das Projektionsfeld der Area sensoria contralate-
ralis erhalt Informationen aus der kontralateralen Seite (Nickel et al., 2004). Im Gyrus ecto-
sylvius befindet sich aulerdem die Area sensoria bilateralis. Dieses erhalt Informationen aus
beiden Korperhélften (Nickel et al., 2004).

Die Area optica, die Sehsphére, des Hundes liegt caudal im Lobus occipitalis im Bereich des
Gyrus splenialis, caudal im Gyrus marginalis und endomarginalis sowie im Gyrus occipitalis
(Nickel et al., 2004). Wird die Area optica beidseits entfernt fiihrt dies zur Rindenblindheit
(Nickel et al., 2004; Achilles, 2005).

Die Area acustica, die Horsphare, befindet sich beim Hund im Bereich des Lobus temporalis
im Gyrus ectosylvius sowie im Gyrus sylvius (Evans und Miller, 1993; Nickel et al., 2004;
Achilles, 2005). Im welchem Bereich die Wahrnehmung erfolgt, hangt von der Frequenz ab
(Nickel et al., 2004; Achilles, 2005).

Die primére Riechsphdre befindet sich im Lobus piriformis sowie in der Area olfactoria (Ko-
nig, 2004; Nickel et al., 2004).

Die Geschmackssphére liegt im Bereich der Insula cerebri (Nickel et al., 2004).

2.6.3 Thalamus

Der zum Thalamencephalon gehtrende Thalamus ist neben dem Hypothalamus und Subtha-
lamus Bestandteil des Diencephalon (Nickel et al., 2004). Die Einteilung des Diencephalon ist
in der Literatur nicht einheitlich (Nickel et al., 2004). Andere Autoren unterteilen diesen in
den Epithalamus, Thalamus, Hypothalamus sowie Subthalamus (Achilles, 2005). AuRer dem
Thalamus gehoren auch der Epithalamus und Metathalamus zum Thalamencephalon (Nickel
et al., 2004; Stoffel, 2011).

Der Thalamus besitzt eine andeutungsweise dreieckige Form dessen Spitze in Richtung Fo-
ramen interventriculare und Fornixsdule zeigt. Die Oberflache des Thalamus weist eine ge-
ringgradige Wolbung auf (Nickel et al., 2004). Die laterale Begrenzung des Thalamus stellt
die Capsula interna dar (Nickel et al., 2004; Achilles, 2005; Evans und DeLahunta, 2010).
Uber die Capsula interna und die Radiatio thalami ist der Thalamus mit dem Telencephalon

verbunden (Nickel et al., 2004). Medial grenzt der Thalamus an den II1. Ventrikel, dorsal be-
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findet sich eine diinne Markschicht (Nickel et al., 2004; Achilles, 2005). Uber die Adhaesio
interthalamica sind die Thalami jeder Seite zum Teil miteinander verbunden (Nickel et al.,
2004; Achilles, 2005; Evans und DelLahunta, 2010).

Betrachtet man den inneren Aufbau des Thalamus, so setzt sich dieser aus mehreren Kernbe-
zirken zusammen (Evans und Miller, 1993; Konig, 2004; Nickel et al., 2004; Evans und
DelLahunta, 2010; Stoffel, 2011). Durch weille Faserziige, Laminae medullares thalami wer-
den diese in eine laterale, mediale sowie dorsale Kerngruppe, die sich wiederum aus einer
Vielzahl von Kernen zusammensetzen, unterteilt (Nickel et al., 2004; Stoffel, 2011). Die No-
menklatur der einzelnen Kerne ist in der Literatur unterschiedlich (Achilles, 2005). Die Kerne
des Thalamus kdnnen allgemein in spezifische und unspezifische Kerne unterteilt werden.
Der Unterschied besteht darin, dass spezifische Kerne Afferenzen aus definierten Bereichen
in der Peripherie erhalten und in bestimmte Areale der Cortex cerebri projizieren (Achilles,
2005; Stoffel, 2011). Unspezifische Kerne hingegen empfangen Afferenzen von unterschied-
lichen Sinnesorganen und projizieren erst nach Umschaltung in den Basalganglien in den
Cortex cerebri (Achilles, 2005). Der Nucleus ventralis rostralis thalami sowie der Nucleus
ventralis caudalis thalami zéhlen zu den spezifischen, alle anderen Kerne zu den unspezifi-
schen Kerngebieten (Stoffel, 2011).

Funktionell ist die Bedeutung des Thalamus komplex (Achilles, 2005). Der Thalamus stellt
eine wichtige Umschalt- und Kontrollstelle fiir afferente und efferente Bahnen zwischen Hirn-
stamm und Endhirn sowie dem Rickenmark dar (Nickel et al., 2004). Der Thalamus gilt als
,»Tor zum Bewusstsein® , da auer dem Geruchssinn alle afferenten Erregungen im Thalamus
verarbeitet und umgeschaltet werden, bevor die bewusste Wahrnehmung im Cortex cerebri
erfolgt (Konig, 2004; Nickel et al., 2004; Achilles, 2005). Aufgrund der zahlreichen Verbin-
dungen erfolgt aulerdem eine integrative und koordinierende Verkniipfung mit affektiven
Tonungen (Evans und Miller, 1993; Nickel et al., 2004; Achilles, 2005). Uber das extrapyra-
midale motorische System wirkt der Thalamus des Weiteren auf die Motorik (Nickel et al.,
2004; Achilles, 2005).

Kraft et al. (1989) dokumentieren die anatomischen Verhaltnisse im Gehirn des Hundes in der
Magnetresonanztomographie. Die zum Diencephalon gehdrenden Strukturen kénnen nach den

Autoren bei einer Feldstarke von 1,5 Tesla unterschieden werden (Kraft et al., 1989).
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Leigh et al. (2008) berichten, dass Lasionen im Bereich des Thalamus klinisch unter anderem
mit generalisierten oder fokalen Anféllen, Pleurothotonus, dem ,,Hemi-inattention syndrome*

oder dem ,,Thalamic pain syndrome* einhergehen (Leigh et al., 2008).

2.6.4 Hippocampus

Der Hippocampus gehért zum limbischen System und befindet sich in der Pars limbica rhi-
nencephali (Nickel et al., 2004). Die Hippocampusformation setzt sich aus mehreren Bestand-
teilen zusammen: dem Gyrus dentatus, dem eigentlichen Hippocampus sowie dem Subicu-
lum, welches die mediale Fortsetzung des Gyrus parahippocampalis darstellt (Evans und Mil-
ler, 1993). Der Gyrus parahippocampalis setzt sich im Lobus piriformis fort (Nickel et al.,
2004).

Der Hippocampus wird auch Ammonshorn oder Cornu ammonis genannt (Nickel et al.,
2004). Die Hippocampusformation befindet sich in der Tiefe des Gyrus parahippocampalis
und des Lobus piriformis (Evans und Miller, 1993). Sie besitzt eine halbkreisféormige Form,
welche sich nach rostral konkav darstellt (Evans und Miller, 1993). Durch den Sulcus hippo-
campi wird das Ammonshorn in dorsaler Richtung S-formig eingerollt (Nickel et al., 2004;
Stoffel, 2011). Die innere Wand des Hippocampus wird durch weilRe Fasern, den Alveus ge-
bildet. Medial gehen am freien Rand diinne Fransen, die Fimbria hippocampi aus dem Alveus
hervor (Nickel et al., 2004; Stoffel, 2011). Diese gehen in die Fornix tber (Evans und Miller,
1993).

Funktionell gehért der Hippocampus zum limbischen System (Nickel et al., 2004). Das limbi-
sche System befindet sich als doppeltes Ringsystem um das Corpus callosum, das Zwischen-
hirn und die Basalganglien (Achilles, 2005). Das limbische System ist kein anatomisch scharf
abgrenzbarer Bereich, sondern ein funktionelles Zusammenspiel zahlreicher Strukturen (Stof-
fel, 2011). Die Strukturen sind beteiligt am emotionalen Verhalten (Evans und Miller, 1993).
Uber die Ausdehnung liegen unterschiedliche Angaben in der Literatur vor (Stoffel, 2011).
Nickel et al. (2004) z&hlen zum limbischen System die Area praccommissuralis, den Lobus
limbicus mit dem Gyrus cinguli, dem Indusium griseum, dem Gyrus parahippocampalis und
der Hippocampusformation sowie mehrere subkortikale Zentren, unter anderem das Corpus
amygdaloideum, das Corpus mamillare, die Nuclei rostrales thalami, die Nuclei habenulae,
den Nucleus ventromedialis hypothalami, die Formatio reticularis und den Nucleus intercrura-
lis mesencephali.

Die Strukturen des limbischen Systems zeigen zahlreiche Verkniipfungen sowohl untereinan-

der, als auch mit subkortikalen Projektionsgebieten im Zwischen- und Mittelhirn sowie mit
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vegetativen Kerngebieten (Nickel et al., 2004). Somit stellt das limbische System eine wichti-
ge Verbindung zwischen dem vegetativen und somatischen Nervensystem dar (Stoffel, 2011).
Ein wichtiger Schaltkreis, der mit dem limbischen System in Verbindung steht, ist beispiels-
weise der PAPEZ-Kreis. Dieser verkniipft somatische und vegetative Funktionen mit subjek-
tiven Empfindungen (Achilles, 2005). Der Kreis geht vom Hippocampus tber die Fornix, das
Corpus mamillare, den Tractus mamillothalamicus zum Thalamus und Gber den Gyrus cinguli
wieder zum Hippocampus (Achilles, 2005; Stoffel, 2011).

Das limbische System ist insgesamt als Regulationszentrum fir die Lebens- und Arterhaltung
zu sehen (Nickel et al., 2004; Stoffel, 2011) und beeinflusst den viszeralen sowie psychoso-
matisch-emotionalen Bereich (Achilles, 2005). AuBBerdem ist der Hippocampus am Lernpro-
zess sowie am Gedachtnis beteiligt (Evans und Miller, 1993; Konig, 2004; Achilles, 2005).
Da das limbische System Bedeutung fir Emotion sowie Kognition hat, zeigen sich klinisch
bei Lasionen im Bereich des limbischen Systems Verhaltensdnderungen (Stoffel, 2011) und

Aggressionen (Leigh et al., 2008).

2.6.5 Basalganglien

Der Nucleus caudatus, liegt in der Tiefe der GroRhirnhemisphéren (Achilles, 2005) im
Stammanteil des Telencephalon (Nickel et al., 2004). Neben dem Nucleus caudatus zdhlen
weitere graue Kernbezirke, wie das Putamen, das Claustrum, das Corpus amygdaloideum
sowie das Pallidum zu den Basal- oder Stammganglien (Nickel et al., 2004; Achilles, 2005).
Putamen und Pallidum werden zusammen als Nucleus lentiformis zusammengefasst (Nickel
et al., 2004; Achilles, 2005). Der Ganglienhtigel verbindet die GroRhirnhemisphéren tber das

Zwischenhirn mit dem Hirnstamm (Nickel et al., 2004).

Der Nucleus caudatus besitzt eine langliche, keulenférmige Form (Nickel et al., 2004) und
liegt unmittelbar seitlich der Wand des Seitenventrikels (Evans und Miller, 1993; Nickel et
al., 2004). Von rostral nach caudal werden drei Abschnitte unterschieden, das Caput, der Cor-
pus sowie die Cauda nuclei caudati (Evans und Miller, 1993; Nickel et al., 2004; Achilles,
2005; Evans und DeLahunta, 2010). Das Caput nuclei caudati liegt im Bereich des Cornu
rostrale des Seitenventrikels. Das Corpus befindet sich neben der Pars centralis ventriculi late-
ralis. Die Cauda nuclei caudati zieht bis zur Spitze des Cornu temporale ventriculi lateralis
(Nickel et al., 2004; Stoffel, 2011).
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Der Nucleus caudatus wird durch Nervenfasern, welche die sogenannte Capsula interna bil-
den, vom weiter aufien liegenden Nucleus lentiformis getrennt (Konig, 2004; Nickel et al.,
2004). Insgesamt werden diese als Corpus striatum bezeichnet (Nickel et al., 2004). Die Cap-
sula externa trennt den Nucleus lentiformis vom Claustrum, die Capsula extrema das Claust-
rum von der Inselrinde (Konig, 2004; Nickel et al., 2004).

In der magnetresonanztomographischen Untersuchung ermdglicht der Weichteilkontrast zwi-
schen weiller und grauer Substanz die Differenzierung des Nucleus caudatus und der Capsula
interna (Kraft et al., 1989). Leigh et al. (2008) berichten, dass es bei einer Feldstérke von 1,5
Tesla schwierig ist, die einzelnen Ganglienhiigel darzustellen, aufgrund der geringen GroRe
der Strukturen sowie des geringen Gewebekontrastes.

Funktionell stellen die Basalganglien Schaltstellen zwischen den GroRhirnhemisphdren und
dem Zwischenhirn dar und bilden einen Teil des motorischen Systems (Nickel et al., 2004).
Die Basalganglien sind, mit Ausnahme des Claustrums, insbesondere an der willkiirlichen
Bewegung beteiligt (Evans und Miller, 1993). Vom Nucleus caudatus, der sich aus vielen
kleinen Neuronen zusammensetzt, ziehen Efferenzen zum im Mittelhirn gelegenen Pallidum,
welches zum extrapyramidalen System gehdrt sowie zur Substantia nigra, welches Bestandteil
des zentral motorischen Systems ist. Afferenzen stellen Verbindung zum Thalamus, dem
Cortex und der Substantia nigra her (Nickel et al., 2004). Insbesondere durch Inhibition wer-
den in den Basalganglien Impulse der willkirlichen Bewegung von der Area motorica der
GroRBhirnrinde zu den motorischen Kernen im Hirnstamm und Riickenmark beeinflusst (Evans
und Miller, 1993).

2.6.6 Lobus piriformis

Der Lobus piriformis befindet sich in der Pars basalis rhinencephali. Die Pars basalis rhi-
nencephali bezeichnet im engeren Sinne den olfaktorischen Teil des Riechhirns (Nickel et al.,
2004; Stoffel, 2011).

Der rostrale Anteil der Pars basalis rhinencephali wird durch die Bulbi olfactorii gebildet (Ni-
ckel et al., 2004; Stoffel, 2011). Die Fila olfactoria des Nervus olfactorius ziehen durch die
Siebbeinplatte zum Bulbus olfactorius (Kénig, 2004). Nach caudal geht der Bulbus olfactorius
Uber den Pedunculus olfactorius in den Gyrus olfactorius medialis sowie den Gyrus olfactori-
us lateralis Uber. Zwischen den beiden Riechwindungen liegt ein dreieckiges Riechfeld, das

Trigonum olfactorium (Ko6nig, 2004; Nickel et al., 2004; Stoffel, 2011). Unmittelbar caudal
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davon folgt die Substantia perforata rostralis, die mit dem Trigonum olfactorium die Area
olfactoria bildet (Konig, 2004; Nickel et al., 2004).

Der Gyrus olfactoris medialis, der durch den Sulcus rhinalis medialis begrenzt wird, geht in
die Pars septalis rhinencephali tiber (Nickel et al., 2004). Der Gyrus olfactorius lateralis hin-
gegen, der durch den Sulcus rhinalis lateralis begrenzt wird, setzt sich nach caudal in den Lo-
bus piriformis fort (Konig, 2004; Nickel et al., 2004).

Der Lobus piriformis besitzt eine stumpfe, kegelférmige Form (Nickel et al., 2004). Die
Grenze lateral zum Neopallium bildet die Pars caudalis des Sulcus rhinalis lateralis (Abbil-
dung 3b). Medial liegt keine scharfe Begrenzung zur Pars limbica rhinencephali vor (Nickel
et al., 2004). Der Gyrus parahippocampalis zahlt sowohl zum Lobus piriformis als auch zur
Pars limbica rhinencephali (Stoffel, 2011). Unterhalb des Lobus piriformis befindet sich das
Corpus amygdaloideum (Konig, 2004; Nickel et al., 2004).

Uber den Tractus olfactorius lateralis gelangen Geruchswahrnehmungen zur priméren Riech-
rinde des Lobus piriformis. Funktionell stellt die Rinde des Lobus piriformis zusammen mit
dem Corpus amygdaloideum das kortikale Projektionsgebiet der Geruchswahrnehmung dar
(Nickel et al., 2004). Im Gegensatz zu den Ubrigen Sinneswahrnehmungen erfolgt beim Ge-
ruchssinn keine Umschaltung im Thalamus (Nickel et al., 2004; Stoffel, 2011). Am Ubergang
des Lobus piriformis zum Gyrus parahippocampalis befinden sich sekundére Riechrindenbe-
zirke. Durch die Verbindung des Lobus piriformis zum limbischen System werden Geruchs-
wahrnehmungen auferdem affektiv-emotional beeinflusst (Kénig, 2004; Nickel et al., 2004).

2.6.7 GeféRe des Gehirns

Die Versorgung des Gehirns mit arteriellem Blut erfolgt beim Hund hauptséchlich tber die A.
carotis interna, einem Endzweig der A. carotis communis. Zum Teil gelangt auch Blut tber
die A. basilaris ins Gehirn (Konig, 2004; Nickel et al., 2004; Achilles, 2005; Stoffel, 2011)
(Abbildung 4).

Durch den Canalis caroticus gelangt die A. carotis interna beidseits in die Schadelhdhle (Ni-
ckel et al., 2004; Achilles, 2005; Evans und DelLahunta, 2010). Unterhalb der Hirnhdute
zweigt sie sich in ein arterielles Ringsystem an der Hirnbasis, dem so genannten Circulus arte-
riosus cerebri, auf (Nickel et al., 2004; Achilles, 2005) (Abbildung 4). Nur beim Hund ist das
Ringsystem vollstandig geschlossen (Konig, 2004).
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Alle groBen zerebralen Arterien verlaufen oberflachlich am Telencepahlon und entlassen
kleinere Arterien und Arteriolen, die einerseits als Rami corticalis die Hirnrinde von GroR-
und Kleinhirn und andererseits als Rami centrales den Markkdrper versorgen (Nickel et al.,
2004; Achilles, 2005). Die Arteriolen minden in ein engmaschiges Kapillarnetz, das in der
grauen Substanz dichter ist, als in der weiBen Substanz (Konig, 2004). Die Blut-Hirn-
Schranke, die vom Endothel der Kapillaren und Gliazellen gebildet wird, vermindert die
Durchl&ssigkeit zwischen BlutgefalRen und Hirngewebe (Kénig, 2004).

Von dem Circulus arteriosus cerebri zweigen jederseits drei Aa. cerebri - die Aa. cerebri rost-
rales, mediae sowie caudales - zur Blutversorgung des GroBhirns ab (Stoffel, 2011).

Die A. cerebri rostralis bildet auf jeder Seite den kranialen Anteil des Ringsystems und steht
tber die A. communis rostralis mit der Gegenseite in Verbindung. AuRerdem geht aus der A.
cerebri rostralis die A. opthalmica interna ab, die zusammen mit dem Nervus opticus durch
den Canalis opticus zur Orbita verlauft sowie die A. ethmoidalis interna, die sich in Richtung
Fossa ethmoidalis fortsetzt (Nickel et al., 2004; Achilles, 2005). Die Endzweige der Aa. ce-
rebri rostrales versorgen die graue und weil3e Substanz in den vorderen zwei Drittel der bei-
den Hemisphdaren (Stoffel, 2011).

Im Bereich der Einmundung der A. carotis interna in den Circulus arteriosus cerebri zweigt
beidseits die A. cerebri media ab, das am kraftigsten ausgepragte Hirngefa (Stoffel, 2011).
Die Zweige der A. cerebri media sind fur die Blutversorgung des gesamten dorsolateralen
Anteils der Hemisphéren und den Stammteil des Endhirns zustandig (Stoffel, 2011).

Nach kaudal erfolgt tiber die A. communicans caudalis die VVerbindung der A. carotis interna
mit der A. basilaris (Nickel et al., 2004; Achilles, 2005). Die A. communicans caudalis ent-
lasst die A. cerebri caudalis, die nach medial in Richtung Hippocampusformation zieht. Wie
die A. cerebri rostralis ist die A. cerebri caudalis an der Versorgung der medialen Anteile des
Hirnmantels beteiligt (Stoffel, 2011).

Vom Circulus arteriosus cerebri gehen auflerdem die A. cerebelli rostralis zur VVersorgung des
Kleinhirns ab. Die A. cerebelli caudalis hingegen gehen aus der A. basilaris hervor (Evans
und DelLahunta, 2010; Stoffel, 2011). Die Zweige zur Versorgung des Mittelhirns werden aus
der A. cerebelli caudalis, der A. basilaris sowie der A. vertebralis entlassen (Stoffel, 2011).
Die A. basilaris wird iber mehrere GeféRe mit Blut versorgt. Einerseits stellt sie die Fortset-

zung der A. spinalis ventralis dar, andererseits ist sie Giber Anastomosen mit den Aa. vertebra-
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les verbunden (Achilles, 2005; Evans und DeLahunta, 2010). Diese sind iber Anastomosen

auBerdem mit der A. occipitalis verbunden (Achilles, 2005).

Die Venen im Gehirn zeigen einen unabhédngigen Verlauf von den Arterien (Konig, 2004;
Nickel et al., 2004; Achilles, 2005; Evans und DelLahunta, 2010; Stoffel, 2011). Das Blut aus
den dorsalen, basalen und inneren Venen gelangt in die Sinus durae matris, welche sich in ein
dorsales und ventrales System gliedert (Konig, 2004; Nickel et al., 2004; Achilles, 2005).

Abbildung 4: Schematische Darstellung des Circulus arteriosus, der zufiihrenden GeféfRe sowie der
abgehenden Arterien an der Basis des Gehirns in der Ventralansicht (nach Kénig, 2004) .

1 Arteria (A.) spinalis ventralis, 2 Ast der A. vertebralis, 3 A. basilaris, 4 A. carotis interna, 5 Circulus
arteriosus, 6 A. cerebri media, 7 A. communicans rostarlis 8 A. cerebri caudalis, 9 A cerebelli rostralis
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3 Eigene Untersuchungen

3.1 Material und Methode

3.1.1 Gerétebeschreibung

Die magnetresonanztomographische Untersuchung wird mit einem ,,Gyroscan Intera 1.0 Tes-
la* Magnetresonanztomographen der Firma Philips durchgefiihrt. Dabei handelt es sich um
ein durch Helium gekuhltes, geschlossenes, supraleitendes System mit einer Feldstarke von
einem Tesla (Abbildung 5). Fir alle Sequenzen wird eine ,,Sense Flex M Spule* der Firma

Philips verwendet (Abbildung 7). Das erforderliche Kontrastmittel fiir die magnetreso-

nanztomographische Untersuchung wird mittels eines Doppelkopfinjektors der Firma Med
Tron appliziert (Abbildung 6).

Abbildung 5:  Magnetresonanztomograph Abbildung 6: Injektor der Firma Med Tron.

,,Gyroscan Intera 1.0 Tesla“ der Firma Philips Auf der linken Seite befindet sich Kon-
trastmittel und auf der rechten Seite Stero-
fundin ISO-Infusionsldsung.
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Abbildung 7: Sens Flex M Spule der Firma Philips

Die Rekonstruktion der Datensétze erfolgt mit der Software von Philips. Die Auswertung der
mittels dynamischer Kontrastmittel-Perfusions-Magnetresonanztomographie gewonnen Daten
wird mit Hilfe des Perfusionsanalyseprogramms ,,T2-Neuro Perfusion* der Firma Philips in

der Vetsuisse Fakultat der Universitét Zirich durchgefiihrt.

3.1.2 Untersuchungsgut

Im Rahmen der Studie werden 11 gesunde, mesocephale Hunde der Rasse Beagle untersucht.
Ein Hund wird aufgrund technischer Probleme bei der Kontrastmittelinjektion aus der Studie
ausgeschlossen und wird bei der Auswertung der Daten nicht mit beriicksichtigt. Zwei weitere
Hunde (Lilly Q 346 und Lotte Q 348) werden aufgrund von Artefakten durch den Mikrochip
beziehungsweise durch die Spule aus der statistischen Auswertung der Daten ausgeschlossen.
Die Hunde stammen aus der Blutspendekolonie der Klinik fur Kleintiere, Innere Medizin der
Justus-Liebig-Universitat GieRen und wurden von der Firma Bayer AG (bernommen. Der
Tierversuchsantrag fir diese Studie mit dem Geschéftszeichen V 54 - 19 ¢ 20 15 (1) GI 18/17
Nr. 78/2011 wurde am 24.10.2011 vom Regierungsprésidium GieRen genehmigt. Die Unter-
suchungen wurden im Zeitraum vom 25.10.2011 bis zum 9.11.2011 durchgefiihrt. Das Alter
der Tiere liegt zwischen 21 und 35 Monaten. Im Durchschnitt sind die Hunde 29,9 Monate
alt. Zwei Tiere sind ménnlich und sechs Hunde sind weiblich. Das Kdrpergewicht der Hunde
schwankt zwischen 7,1 und 13 kg KM. Im Durchschnitt wiegen die Tiere 9,7 kg KM. Das

Alter, Geschlecht und Gewicht der untersuchten Hunde ist in Tabelle 3 dargestellt.
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Tabelle 3: Alter, Geschlecht und Gewicht der untersuchten Hunde

Hund Alter (Monate) Geschlecht Gewicht (kg)
Bruno Q 100 30 m 13

Elfriede Q 023 33 w 9,5

Erika Q 017 41 w 9,4

Erna Q 345 24 w 7,1

Jolante Q 022 35 w 9,3

Mathilde Q 365 23 w 11

Mia P 801 32 w 8,3

Oskar P 838 21 m 10,3

w= weiblich; m= ménnlich; kg= Kilogramm

3.1.3 Kilinische Untersuchung

Vor der Narkoseeinleitung fiir die Magnetresonanztomographie wird bei den Tieren eine all-
gemeine klinische Untersuchung mit Beurteilung des Allgemeinbefindens, der Korpertempe-
ratur, des Pulses, der Atmung, der Schleimhdute sowie eine Untersuchung des Herzkreis-

laufapparates durchgefiihrt.

3.1.4 Narkosemanagement

Alle Hunde erhalten zwei Venenkatheter. Ein VVenenkatheter wird in die Vena cephalica ante-
brachii und ein Venenkatheter in die Vena saphena platziert. Die Prémedikation erfolgt mit
Diazepam in einer Dosierung von 0,5 mg/kg Kérpergewicht (KGW) intravends. Zur Narko-
seeinleitung wird Propofol (2,0-4,0 mg/kg KGW) intravends bis zum Effekt appliziert. Die
Erhaltung der Narkose erfolgt (ber die intravendse Gabe von Propofol (2,0-4,0 mg/kg
KGW). Alle Tiere erhalten nach Wirkungseintritt der verabreichten Narkotika einen
Trachealtubus und ber den Venenkatheter in der Vena saphena Vollelektrolytlosung als Infu-
sion im finffachen Erhaltungsbedarf (10 mil/kg/h). Wéhrend der magnetresonanztomographi-
schen Untersuchung erfolgt die Erhaltung der Narkose mit 1,5-2 Prozent Isofluran in einem
Druckluft/Sauerstoff-Gemisch. Die Tiere werden wahrend der Magnetresonanztomographie

maschinell beatmet.

Zur Uberwachung der Narkose werden regelmaRig klinische Kontrollen durchgefiihrt. Vor

und nach der Magnetresonanztomographie werden Temperaturkontrollen, nichtinvasive Blut-
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druckmessungen (Gerét der Firma S+B medVet GmbH System und Beratung, Seriennummer
342V133) sowie vendse Blutgasanalysen durchgefiihrt. Des Weitern werden die Hunde vor
und nach der Magnetresonanztomographie mittels eines mobilen Pulsoximeters und Kapno-
graphen der Firma Nellcor uberwacht. Wéhrend der Magnetresonanztomographie wird wéh-
rend der gesamten Untersuchung bei maschineller Beatmung endexpiratorisches Kohlendi-
oxid abgeleitet. In flinf- bis zehnminiitigen Abstdnden werden die Daten dokumentiert. Au-

Rerdem werden die Hunde an ein Elektrokardiogramm angeschlossen.

Tabelle 4: Narkosezeiten der untersuchten Hunde vor der Durchfiihrung der Magnetresonanz-
tomographie

Hund Narkosezeit
Bruno Q 100 148 Minuten
Elfriede Q 023 55 Minuten
Erika Q 017 70 Minuten
Erna Q 345 70 Minuten
Jolante Q 022 22 Minuten
Mathilde Q 365 60 Minuten
Mia P 801 18 Minuten
Oskar P 838 66 Minuten

Im Rahmen weiterer Studien sind die Beagle bereits vor der Durchfiihrung der Magnetreso-
nanztomographie unterschiedliche Zeit in VVollnarkose. Die Narkosezeiten vor der Durchfiih-
rung der Magnetresonanztomographie sind in Tabelle 4 zusammengefasst.

3.1.5 Lagerung

Zur magnetresonanztomographischen Untersuchung werden die untersuchten Hunde in
Brustbauchlage gebracht und mittels Schaumstofflagerungshilfen und vom Hersteller des
Magnetresonanztomographen vorgesehenen Fixier-Béndern der Kopf in gerader Position ge-
lagert (Abbildung 8 und 9). Der Doppelkopfinjektor der Firma Med Tron wird an den Venen-
zugang in der VVordergliedmaRe angeschlossen.
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Abbildung 8: Sternale Lagerung des Hundes im MRT, links im Bild Injektor der Firma Med Tron

Abbildung 9: Sternale Lagerung eines Beagles vor der Gantry zur Demonstration der Positionierung,
links im Bild Injektor der Firma Med Tron
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3.1.6  Untersuchungsgang

Als Zentrum fir die magnetresonanztomographische Untersuchung wird die Mitte des Kopfes
angegeben. Zur Lokalisation der untersuchten Tiere und zur Planung der anschliefenden Un-
tersuchung werden im sogenannten ,,Survey* Ubersichtsaufnahmen in drei Raumebenen an-

gefertigt.

Um eine anatomische Ubersicht zu erstellen und morphologische Veranderungen auszu-
schlieRen werden zunéchst eine T2-gewichtete Spin-Echo-Sequenz in dorsaler Schnittebene,
eine T2-gewichtete Fluid Attenuated Inversion Recovery (FLAIR) in transversaler Schnitt-
ebene sowie eine dorsal orientierte T1-gewichtete 3D Fast-Field-Echo-Sequenz (T1 3D FEE)
angefertigt. Zudem wird eine dorsal orientierte T2-gewichtete Fast-Field-Echo-Sequenz (T2
FFE) mit der gleichen Schichtdicke, wie die Perfusionssequenzen sowie eine transversal ori-
entierte T2-gewichtete Fast-Field-Echo-Sequenz (T2 FFE) akquiriert. Nach Kontrastmittelga-
be wird eine weitere dorsal orientierte T1-gewichtete 3D Fast-Field-Echo-Sequenz (T1 3D
FEE) durchgefiihrt. Die Voreinstellungen der Sequenzen sind fiir alle Untersuchungen gleich.

In Tabelle 5 sind die wichtigsten Sequenzparameter zusammengefasst.

AnschlieBend wird die dynamische Kontrastmittel-Perfusions-Magnetresonanztomographie
durchgefuhrt. Flr diese funktionelle magnetresonanztomographische Untersuchung wird eine
spezielle T2*-gewichtete Perfusionssequenz verwendet. Dabei handelt es sich um eine dyna-
mische Multi Slice Fast Field Echo (FFE)-Echo Planar Imaging (EPI)-Sequenz. Die wichtigs-
ten Sequenzparameter sind in Tabelle 6 zusammengefasst. Es werden zehn dorsal orientierte
Schichten gleichzeitig untersucht. Die Schichtorientierung erfolgt dabei so, dass eine Schicht
durch die breiteste Stelle des Nucleus caudatus und parallel zur Schadelbasis verlauft (Abbil-
dung 10). Es handelt sich um eine dynamische Untersuchung. Nach Starten des Scans wird
von allen zehn Schichten im Abstand von 1,6 Sekunden ein Bild akquiriert. Die Bildzahl liegt
bei 40 Dynamiken pro Schicht. Bei der zehnten Dynamik erhalten die Hunde einen Bolus
gadoliniumhaltiges Kontrastmittel (Dotarem®: 0,5 mmol/l, Wirkstoff: Gadotersdure, Firma
Guerbet GmbH) in einer Dosierung von 0,4 ml/kg KGW (0,2 mmol/kg KGW). Die Dynami-
ken eins bis neun fungieren als Basiswert. Die Bolusgabe erfolgt mithilfe eines Doppelkopfin-
jektors der Firma Med Tron mit einer Injektionsrate von 5 ml/s tGber den vorliegenden Venen-
verweilkatheter in der Vena cephalica antebrachii. Unmittelbar nach dem Kontrastmittel wer-
den 20 ml Sterofundin 1SO-Infusionslésung Uber den Injektor verabreicht. Aufgrund der pa-
ramagnetischen Wirkung des gadoliniumhaltigen Kontrastmittels kommt es zum Signalabfall

in T2*-gewichteten Aufnahmen.
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Tabelle 5: Zusammenfassung der wichtigsten Sequenzparameter zur Erstellung einer anatomischen
Ubersicht und zum Ausschluss morphologischer Veranderungen

T2 dorsal T2 FLAIR T1 3D FFE T2 FFE T2 FFE
transversal dorsal dorsal transversal

TE 85 ms 97,5 ms 12,1 ms 21 ms 21 ms
TR 4000 ms 3962 ms 600 ms 453 ms 454 ms
Flip-Winkel 90° 90° 90° 18° 18°
Schichtdicke 3,0mm 4,0 mm 4,0 mm 5,0 mm 5,0 mm
Field of View 180 mm 180 mm 180 ms 160 mm 160 mm
TI 2000 ms

°= Grad; 3D= dreidimensional; FFE= Fast-Field-Echo-Sequenz; FLAIR= Fluid Attenuated Inversion
Recovery Sequenz; mm= Millimeter; ms= Millisekunden; TE= Echozeit; TI= Inversionszeit; TR=
Repetitionszeit

Tabelle 6: Zusammenfassung der wichtigsten Sequenzparameter der Perfusionssequenz

T2* dorsal
TE 30 ms
TR 806,5 ms
Flip-Winkel 40°
Schichtdicke 5,0 mm
Field of View 190 mm

°=Grad; mm= Millimeter; ms= Millisekunden; TE= Echozeit; TR= Repetitionszeit
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Abbildung 10: T2-gewichteter Transversalschnitt auf Hohe des Nucleus caudatus. Die Schichtorientie-
rung fur die dorsal orientierte Perfusionssequenz erfolgt so, dass eine Schicht (die rote Linie Nummer
acht) durch die breiteste Stelle des Nucleus caudatus verlauft.

3.1.7 Messung

Die Auswertung erfolgt an der EWS-Arbeitsstation ,,Extended MR Workspace 2.6.3.2. 2005«
der Firma Philips in der Vetsuisse Fakultat der Universitat Zirich mittels der Software ,,T2-
Neuro Perfusion®. Folgende Perfusionsparameter werden bestimmt: der regionale zerebrale
Blutfluss (rCBF), das regionale zerebrale Blutvolumen (rCBV), die mittlere VVerweildauer des
Kontrastmittels, die ,,Mean Transit Time*“ (MTT) sowie die Zeit bis zur maximalen Kontrast-
mittelkonzentration, die ,,Time To Peak“ (TTP). Des Weiteren zeigt das Software-Programm
den Zeitpunkt bis zur Ankunft des Kontrastmittels, die ,,Time of Arrival* (T0) sowie den so-
genannten ,,Delay* an. Der regionale zerebrale Blutfluss wird im Philips-Softwareprogramm
,»T2-Neuro-Perfusion® als ,,Index“ bezeichnet. Das regionale zerebrale Blutvolumen wird
,»Negatives Integral“ (NI) genannt. In Tabelle 7 sind die Perfusionsparameter mit den dazuge-

horigen Abkiirzungen und Einheiten zusammengefasst.
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Tabelle 7: Ubersicht tber die ermittelten Perfusionsparameter mit den dazugehdrigen Abkirzungen
und Einheiten.

Perfusionsparameter Englische Synonym | Abkirzungen | Einheit

Bezeichnung

Regionaler zerebraler Blut- Regional Cerebral Index rCBF ml/100g/min
fluss Blood Flow

Regionales zerebrales Blutvo- | Regional Cerebral Negatives | rCBV ml/100g
lumen Blood Volume Integral NI

Mittlere Verweildaure des Mean Transit Time MTT S

Kontrastmittels

Zeit bis zur maximalen Kon- Time To Peak TTP s

trastmittelkonzentration

Zeitpunkt der Ankunft des Time of Arrival TO S
Kontrastmittels

Delay S

ml/100g= Milliliter pro hundert Gramm; ml/100g/min= Milliliter pro hundert Gramm pro Minute;
s= Sekunden

Das Programm ,, T2 Neuro Perfusion® wird in der MR-Viewing-Umgebung der Philips Ar-
beitsstation gedffnet (Philips, 2008). Unten links auf dem Monitor der Arbeitsstation werden
die mittels dynamischer Kontrastmittel-Perfusions-Magnetresonanztomographie erzeugten
Bilder angezeigt (Abbildung 11). Mit Hilfe der Maustaste ist sowohl eine Navigation durch
die einzelnen Schichten, als auch durch die Dynamiken mdglich (Philips, 2008). Rechts auf
dem Monitor der Arbeitsstation sind zudem die zu den jeweiligen Schichten gehorigen Perfu-
sionskarten sichtbar. Dabei entspricht die Farbskala dem Grad der Durchblutung - angegeben
in ml/100g/min (Abbildung 11).

Zunéchst wird die Perfusionssequenz bearbeitet. Mitabgebildete Strukturen auRerhalb des
Gehirns werden in der finften Schicht ausgeschnitten. Dies geschieht im ,,Treshold“-Modus.
Dieser kann durch Klick mit der Maustaste in das Bild iiber das Symbol ,,Interaction Mode*
aktiviert werden (Abbildung 12a und b).
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Abbildung 11: Arbeitsoberfliche des Programms ,,T2 Neuro Perfusion* der Firma Philips. Unten links
im Bild ist Schicht 5 der Perfusionssequenzen dargestellt. Das Gehirn stellt sich hellgrau dar, die mit-
abgebildeten Strukturen auBerhalb des Gehirns sind dunkelgrau. Rechts im Bild ist die Perfusionskarte
fur Schicht 5 abgebildet. Die Farben entsprechen dem Grad der Durchblutung in ml/100g/min analog
zu der Farbskala rechts im Bild. AuRerdem sind oben links im Bild die mittels Gamma Variate Fitting
ermittelten Perfusionsparameter fiir die gesamte Schicht sichtbar. Des Weitern ist oben rechts im Bild
die Zeitsignal-Intensitat-Kurve fiir die gesamte Schicht zu sehen.

Interaction Mode  » [Jl}j Draw ROI
Setas Mask Threshold
naay Seroll
[#4 Generate Series...
Py setings..
Reset Window
Reset Zoom/Pan

Export Picture.

Export Picture As...

Abbildung 12a: Aktivierung des ,,Threshold-Modus*“. Durch Mausklick in das Bild kann iiber den
,Interaction Mode* der ,, Threshold-Modus* fuir das Zuschneiden der Perfusionsbilder aktiviert wer-
den.
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Abbildung 12b: Zuschneiden der Perfusionssequenz. Mit Hilfe des ,,Threshold-Modus* werden in der
funften Schicht der Perfusionssequenz mitabgebildete Strukturen auBerhalb des Gehirns ausgeschnit-
ten.

Fir die Berechnung der Perfusionsparameter bietet die Philips-Software ,, T2-Neuro Perfusi-
on“ mehrere Moglichkeiten. In dieser Studie werden, um absolute Werte zu erhalten, die Op-
tion fir die Berechnung der Daten mittels ,.arterieller Input Funktion* (AIF) verwendet. Die
AIF wird in der Arteria cerebri media auf der linken Seite bestimmt. Auf der dritten Schicht
der zehn erzeugten dorsal orientierten Schnittebenen ist das Gefal durch Navigation durch die
Dynamiken zu erkennen. Die Option ,.arterielle Input Funktion wird nach Aufrufen der drit-
ten Schicht durch Mausklick in der linken oberen Toolbar auf dem Monitor der Arbeitsstation
ausgewahlt (Abbildung 13a). Uber das GefaR wird eine rechteckige ROI zur Bestimmung der
AIF platziert (Abbildung 13b). Rechts im Bild erscheinen mehrere Voxel mit Kurven, von
denen mindestens flinf VVoxel mit reprdsentativen Kurven ausgewéhlt und Gber das Symbol
,Proceed aktiviert werden (Philips, 2008) (Abbildung 13c). Dies dient der Software zur Be-
stimmung der fir die weiteren Berechnungen bendtigten AIF. In spateren Arbeitsschritten
kann die AIF wieder gel6scht und anschliefend neu eingezeichnet werden. Dies geschieht
durch Mausklick auf das Perfusionsbild iiber das Symbol ,,Show/Hide“ AlIF und anschlieend

,,Delete®.
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fusion - MSh_PERF SENSE
[l - B - 7 - Gamma variate Fitting - &

'~ Gamma Variate Fitting

Abbildung 13a: Bestimmung der ,jarteriellen Input Funktion“. Die Option ,,arterielle Input Funktion®
wird nach Aufrufen der dritten Schicht durch Mausklick in der linken oberen Toolbar ausgewahlt (ro-
ter Kreis).

Abbildung 13b: Bestimmung der ,,arteriellen Input Funktion®. Im ersten Schritt wird eine rote recht-
eckige ROI uber die A. cerebri media platziert (roter Pfeil). Rechts im Bild erscheinen mehrere VVoxel
mit Kurven
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Abbildung 13c: Bestimmung der ,,arteriellen Input Funktion®. Im zweiten Schritt werden funf Kurven
ausgewdhlt und liber ,,Proceed” aktiviert.

Anhand des Programms kénnen fiir eine AIF lediglich fiinf Regionen, die untersucht werden
sollen, sogenannte ,,Regions of Interest (ROIs) gleichzeitig manuell eingezeichnet werden.
Aufgrund der begrenzten Anzahl der ROIs, die pro AIF eingezeichnet werden konnen, wird
zur Untersuchung des Einflusses von AIF und ROI auf die Messung und zur Festlegung der
Reihenfolge und Anzahl der Messungen ein VVorversuch durchgefiihrt. Im ersten Schritt dieses
Vorversuches wird jeweils eine ROl im Thalamus, im Hippocampus sowie im Lobus pirifor-
mis eingezeichnet und die einzelnen Perfusionsparameter mit acht unterschiedlichen AlFs
ermittelt. Im zweiten Schritt werden bei einer definierten AIF in den drei anatomischen Regi-
onen flinfzehnmal eine ROI festgelegt und ebenfalls die Perfusionsparameter bestimmt. Die
relative Standardabweichung fur die AIF (sair) und die ROI (Sgoi) werden ermittelt. Diese
liegt fur den unglnstigsten Parameter (Region: Hippocampus, Messgrofe: regionale zerebrale
Blutvolumen) bei sgor = 9,5 Prozent und sar = 11,5 Prozent. Der vergleichbare Einfluss von

ROl und AIF auf die Schwankungen der Messung bestimmt das Schema der Hauptmessung.

Zum Einzeichnen der ROlIs kann durch Klick mit der Maustaste in das Bild uber das Symbol
,Interaction Mode® der ,,Draw ROI“-Modus aktiviert werden (Philips, 2008) (Abbildung 14).
Mit gedruckter Maustaste kdnnen die zu untersuchenden anatomischen Regionen umfahren
und anschlieBend benannt werden (Philips, 2008). Die ROIs werden in unterschiedlichen Far-
ben dargestellt. Fiir die eingezeichnete ,,Region of Interest* zeigt das Programm die oben ge-
nannten Perfusionsparameter im linken oberen Drittel auf dem Monitor der Arbeitsstation an.
Des Weiteren ist fur das definierte ROI im rechten oberen Drittel eine Zeitsignal-Intensitat-
Kurve in der gleichen Farbe wie das ROI sichtbar (Abbildung 15a und b). In spéteren Arbeits-

schritten kann die ROIs wieder geldscht und anschlielend neu eingezeichnet werden.
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Interaction Mode  » E Draw ROI
Setas Mask Threshold
Show/Hide AIF f Sorel
Generate Series...

Settings...

Reset Window

Reset Zoom/Pan

B interpolate

Export Picture
Export Picture As...

Abbildung 14: Aktivierung des ,,Draw ROI-Modus*. Durch Mausklick in das Bild kann iiber den ,,In-
teraction Mode“ der ,,Draw-ROI-Modus“ zum Einzeichnen von ,Regions of Interest aktiviert
werden.
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Neiro Perfusion - MSh_PERF SENSE
[i - [ - Arterial Input Function - &~

mi/1000/min

Abbildung 15a: Einzeichnen von ,,Regions of Interest*. Unten links im Bild ist die Schicht 3 der Per-
fusionssequenzen dargestellt. In rosa eingeférbt ist dort eine Region of Interest fiir den Lobus pirifor-
mis auf der linken Seite eingezeichnet. Rechts im Bild ist die Perfusionskarte fur die Schicht 3 abge-
bildet. Oben links sind die Perfusionsparameter fiir die eingezeichnete Regions of Interest im Bereich
des Lobus piriformis sichtbar. AuBerdem ist oben rechts die Zeitsignal-Intensitat-Kurven fir die Regi-
ons of Interest im Bereich des Lobus piriformis in der Farbe rosa erkennbar. Zudem sind die Zeitsig-
nal-Intensitat-Kurven fur die gesamte Schicht (gelbe Kurve) sowie fir die AIF (rote Kurve) mit abge-
bildet.
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Neuro Perfusion - MSh_PERF SENSE

% 2 |- B - - Arterial Input Function - &

mi/1000/min
1993

Abbildung 15b: Einzeichnen von ,,Regions of Interest*. Unten links im Bild ist Schicht 6 der Perfusi-
onssequenzen dargestellt. In griin eingeférbt ist dort eine Region of Interest flir die graue Substanz auf
der rechten Seite eingezeichnet. In roter Farbe ist eine Region of Interest fiir das rechte Centrum semi-
ovale zu sehen. Rechts im Bild ist die Perfusionskarte fiir die Schicht 6 abgebildet. Die Farben ent-
sprechen dem Grad der Durchblutung in ml/100g/min analog zu der Farbskala rechts im Bild. Oben
rechts sind die Perfusionsparameter fiir fiinf Regions of Interest, unter anderem der grauen Substanz
und des Centrum semiovale dargestellt. Die ubrigen drei Regions of Interest sind in anderen nicht
abgebildeten Schichten eingezeichnet. Oben rechts sind die Zeitsignal-Intensitat-Kurven fur die Regi-
ons of Interest erkennbar. Die Farben der ROIs entsprechen denen der Kurven.

Zu den untersuchten ,,Regions of Interest” zahlen der Lobus piriformis, der Thalamus, der
Nucleus caudatus, das Centrum semiovale, die graue Substanz der GroRhirnrinde sowie der
Hippocampus (Abbildung 16, 17, 18, 19, 20). Mit Hilfe der T2-gewichteten dorsal orientier-
ten anatomischen Ubersicht werden die einzelnen anatomischen Regionen auf den ebenfalls
dorsal ausgerichteten Perfusionssequenzen identifiziert. Tabelle 8 gibt die jeweilige Schicht
wieder, auf der die interessierende anatomische Region eingezeichnet wird. Bei der manuellen
Einzeichnung der ROIs wird darauf geachtet, diese so groR wie mdglich innerhalb der anato-
mischen Struktur auszuwéhlen. AulRerdem wird ein besonderes Augenmerk darauf gelegt, die

Einbeziehung grofRer Gefale zu vermeiden. GeféaRe werden auf den angezeigten Schichten der
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Perfusionssequenzen dunkel dargestellt. Mittels Navigation durch die Dynamiken der Schich-
ten sind diese zu erkennen.

Tabelle 8: Ubersicht tiber die Schichten, auf denen die anatomischen Regionen eingezeichnet werden

Anatomische Regionen Schicht

Lobus piriformis

Thalamus

Centrum semiovale

Graue Substanz

3
4
Nucleus caudatus 5
6
6
6

Hippocampus

Die sechs anatomischen Regionen werden jeweils auf der rechten und linken Seite des Ge-
hirns untersucht, so dass insgesamt zwolf anatomische Regionen ausgewertet werden. Die
einzelnen Perfusionsparameter werden zwdlfmal in den zu untersuchenden anatomischen Re-
gionen bestimmt. Auf Basis der ermittelten relativen Standardabweichung der AIF und der
ROI auf die Messung wird die Hauptmessung wie folgt durchgefiihrt: im ersten Schritt wird
eine AlF festgelegt. AnschlieRend werden ROIs in funf beliebigen der insgesamt zu untersu-
chenden anatomischen Regionen eingezeichnet. Die ROIs werden beibehalten und zwei Mal
wird eine neue AIF definiert. AnschlieBend werden sowohl die dargestellten ROIs, als auch
die AlFs geldscht. Im zweiten Durchlauf wird eine neue AlF festgelegt. In fiinf weiteren be-
liebigen anatomischen Regionen werden ROIs eingezeichnet. Auch diese ROIs werden beibe-
halten und zwei Mal wird eine neue AIF bestimmt. Insgesamt wird der VVorgang vier Mal
wiederholt, so dass jede anatomische Region insgesamt mit zwolf unterschiedlichen AlFs und

mit vier verschiedenen ROls untersucht wird.
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mi/100g/min
1643

Abbildung 16: Bestimmung der ,,Region of Intererst im Lobus piriformis. Im rechten Bild ist die
dritte Schicht der Perfusionssequenz zu sehen. In der Farbe rosa ist eine ROl im Lobus piriformis ein-
gezeichnet. AuRerdem ist in roter Farbe die ROl zur Bestimmung der AIF abgebildet. Die GefaRe
stellen sich dunkel dar. Links ist die zur Perfusionssequenz zugehdrige Perfusionskarte zu erkennen.

mi/1000/min
2330

Abbildung 17: Bestimmung der ,,Region of Intererst® im Thalamus. Im rechten Bild ist die vierte
Schicht der Perfusionssequenz sichtbar. In weiler Farbe ist eine ROl im Thalamus dargestellt. Links
ist die zur Perfusionssequenz zugehdrige Perfusionskarte abgebildet.
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mi/1000/min

1869

Abbildung 18: Bestimmung der ,,Region of Intererst im Nucleus caudatus. Im rechten Bild ist die
funfte Schicht der Perfusionssequenz zu sehen. In blau eingeférbt ist eine ROl im Nucleus caudatus
eingezeichnet. Links ist die zur Perfusionssequenz zugehdrige Perfusionskarte zu erkennen.

mi/100/min
2025

Abbildung 19: Bestimmung der ,,Region of Intererst im Centrum semiovale und in der grauen Sub-
stanz der GroRhirnrinde. Im rechten Bild ist die sechste Schicht der Perfusionssequenz dargestellt. In
roter Farbe ist eine ROI im Centrum semiovale und in griin eingefarbt eine ROl in der grauen Sub-
stanz der GroRhirnrinde sichtbar. Links ist die zur Perfusionssequenz zugehdrige Perfusionskarte zu
erkennen.
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Abbildung 20: Bestimmung der ,,Region of Intererst* im Hippocampus. Im rechten Bild ist die sechste
Schicht der Perfusionssequenz abgebildet. In roter Farbe ist eine ROI im rechten Hippocampus und in
gruner Farbe eine ROl im linken Hippocampus eingezeichnet. Links ist die zur Perfusionssequenz
zugehdrige Perfusionskarte zu sehen.

3.2 Statistische Auswertung

Im Rahmen der vorliegenden Arbeit sollen folgende statistischen Fragestellungen untersucht

werden:

1. Wie héngen die einzelnen Parameter zusammen?

2. Welchen Einfluss haben die Regions of Interest sowie die arterielle Input Funktion auf
die Parameter in den verschiedenen Regionen?

3. Wie unterscheiden sich die Parameter (rCBF, rCBV, MTT, TTP, TO, Delay) zwischen
den einzelnen Regionen (Lobus piriformis, Nucleus caudatus, Thalamus, Graue Sub-
stanz, Centrum semiovale, Hippocampus)? Gibt es statistisch signifikante Unterschie-
de?

4. Liegen Seitenunterschiede vor? Die Grundannahme geht davon aus, dass keine Unter-
schiede zwischen der rechten und der linken Seite existieren.

Die statistische Auswertung erfolgt durch Volkher Scholz aus dem ,,Institut for Theoretical

Physics“ der ETH Ziirich.
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3.2.1 Mathematisches Modell
Bei der Untersuchung und Interpretation der erhobenen Daten wird von folgendem physikali-
schen Modell ausgegangen:

Es gilt die Annahme, dass der Blutfluss im Gehirn konstant ist. Aus diesem Grund sollte die
Form der Konzentrations-Zeit-Kurve in unterschiedlichen ROls ebenfalls konstant sein. Zwi-
schen den unterschiedlichen ROIs sollte lediglich die Amplitude der Konzentration-Zeit-

Kurve variieren.

Zudem wird angenommen, dass der Blutfluss laminar ist. Eventuell vorliegende Turbulenzen
kdnnen vernachléssigt werden, da davon auszugehen ist, dass sich ihr Effekt innerhalb der
jeweiligen ROIs ausgleicht. Die Parameter werden als Mittelwert tiber die ROI bestimmt.

Basierend auf der Annahme, dass der Fluss laminar ist, gilt das Gesetz nach Hagen-Poiseuille
(Luders und Oppen, 2008). Hiernach ist der Blutfluss proportional zum Quadrat der Quer-
schnittsflache der Kapillaren (Gleichung 8):

Ap

T 2
— ——— Akapi 8
81 Liapillare Kapillare ( )

l:Kapillare =

A kapitlare = Querschnittsflache der Kapillare; F apinare = Blutfluss in der Kapillare; L kapiare = L&Nge
der Kapillare; n = Viskositat; A p = Druckdifferenz

Die Geschwindigkeit des Blutflusses ist proportional zur Querschnittsfliche der Kapillaren
(Gleichung 9) (Luders und Oppen, 2008):

1 Ap
VKapillare = a Lapillare AKapillare (9)

A kapitlare = Querschnittsflache der Kapillare; L kapinare = Lange der Kapillare; n = Viskositét; A p =
Druckdifferenz; v apinare = Geschwindigkeit des Blutflusses in der Kapillare

Es wird davon ausgegangen, dass das Gefélle des Blutdrucks proportional zu der Lénge der
Kapillaren ist. Bei den in der vorliegenden Arbeit untersuchten, gesunden Hunden ist der

Blutdruck tiber den Untersuchungszeitraum konstant.

Im Gehirn verzweigen sich die Arterien zu einem Kapillarnetzwerk. Zeichnet man eine ROI
im Hirngewebe ein, liegen innerhalb der ROI eine Vielzahl von Kapillaren vor. Innerhalb der
ROI kann das Blut somit unterschiedliche Wege zuriicklegen. Die Wahrscheinlichkeit, dass
das Blut einen bestimmten Weg innerhalb der ROI zurlcklegt, wird als proportional zu der
Querschnittsflache des Weges angenommen (Gleichung 10):
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P(Weg) = —Wee___ (10)
YWege durch ROI Aweg

A weg = Querschnittsflache des Weges; P (Weg) = Wahrscheinlichkeit, dass das Blut einen bestimmten
Weg innerhalb der ROI zuriicklegt; Ywege aurch ror = Summe der Wege durch die ROI

Die Zeit, die das Blut fir die Passage durch die ROI benétigt, ist abhéngig von der Lange des
Weges (Gleichung 11):

Zeit durch ROI = Wee — weg 81 (11)

Vweg € Aweg

A weg = Querschnittsfléache des Weges; ¢ = Konstante flir Ap/L kapiniare (Druckdifferenz/Lénge der Kapil-
lare); L weg = L&nge des Weges; 1 = Viskositét; v weg = Geschwindigkeit

Durch Einbeziehen der Gleichung 10 ergibt sich die erwartete, mittlere Zeit, die das Blut fur

die Passage durch die ROl in Anspruch nimmt (Gleichung 12):

. Lweg 81 8 Lwe
E (Zeit durch ROI) = Ywege durch ROI— geg P(Weg) = TnEWeg durch ROI ( W g) (12)

cAw, Aweg

A weg = Querschnittsflache des Weges; ¢ = Konstante fiir Ap /L kapinare (Druckdifferenz/Lange der Kapil-
lare); E (Zeit durch ROI) = mittlere Zeit, die das Blut fir die Passage durch die ROl bendtigt; Eweg
aurch ror = Wahrscheinlichkeit des Weges durch die ROI; Lwey = Lange der Wege durch die ROI; n =
Viskositat; P (Weg) =Wahrscheinlichkeit, dass das Blut einen bestimmten Weg innerhalb der ROI
zuriicklegt

Die Ankunftszeit TO ist definiert als die Zeit, die das Kontrastmittel von der Injektion bis zu
der ROI bendétigt (Giesel et al., 2005). Somit héngt der Parameter vom durchschnittlichen
Anteil der Wege bis zu der ROI ab und l&sst sich nach Gleichung 13 berechnen:

8 L
TO = _nEWeg zum ROI ( Weg) (13)

c Aweg

Aweg= Querschnittsflache der Wege; ¢ = Konstante fiir Ap /L xapinare (Druckdifferenz/Lange der Kapil-
lare); E weg um roi = Wahrscheinlichkeit der Wege zu der ROI; Ly = Lange der Wege; TO = An-
kunftszeit (Time of Arrival)

Unter der Mean Transit Time wird die mittlere Zeit, die das Blut fiir die Passage durch die
ROI bendétigt, verstanden (Fieselmann et al., 2011). Dies bedeutet, dass der Parameter von
dem durchschnittlichen Anteil der Wege durch die ROI abhéngt und somit durch Gleichung
12 gegeben ist.

Fir die statistische Auswertung der Mean Transit Time ist es von Bedeutung, dass die mittlere
Querschnittsflache sowie die mittlere Lange der Wege je nach ROI und Tier variieren. Be-

trachtet man diese Werte als zuféllige Variablen, so stellen sich sowohl die Ankunftszeit TO
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als auch die Mean Transit Time als der Erwartungswert des Verhéltnisses zweier unabhangi-
ger Variablen dar. Innerhalb einer ROI liegen viele kleine Kapillaren vor, deren Querschnitts-
flache vergleichbar und sehr Kklein sind. Dies fiihrt zu der Vermutung, dass der zentrale
Grenzwertsatz anwendbar ist. Dieser besagt, dass sich das Mittel vieler unabhéngiger Zufalls-
variablen der Normalverteilung anndhert. Insgesamt motiviert dies die Modellierung der

Mean Transit Time als eine normale zuféllige Variable abhé&ngig von der ROI.

Der zerebrale Blutfluss wird bestimmt von dem Blutvolumen, welches tber die zufiihrende
Arterie zu der ROI fliet bezogen auf die Masse der ROI (Fieselmann et al., 2011). Folglich
ist nach Gleichung 8 der zerebrale Blutfluss proportional zu dem Quadrat der Querschnittsfla-
che der Arterie, welche zu der ROI fiihrt; beziehungsweise, wenn mehrere zufilhrende Gefale
vorliegen, zu der Summe der Quadrate der Querschnittsflichen der Arterien. Die Quer-
schnittsflachen sind abhéngig von dem zufiihrenden Gefal3, das heiflit von dem Weg des Blu-
tes zu der ROI. Demzufolge ist zu erwarten, dass der zerebrale Blutfluss weniger von den
Kapillaren innerhalb einer ROl abhéngt, sondern vielmehr proportional zum Blutfluss zu der
ROl ist (Gleichung 14):

Fzum RoI s 2
CBF = 2520 = ——— A 14
MRoi 81 Mro; EWeg zum ROI i Weg ( )

A weg = Querschnittsflache der Kapillaren; CBF = zerebraler Blutfluss; n = Viskositét; mgo = Masse
der ROI; F ,umror = Fluss zum ROI

Da die Dichte im Hirngewebe als fester Wert betrachtet werden kann, wird der Blutfluss auf
das Volumen der ROI normiert. In dieser Studie wird der zerebrale Blutfluss anhand einer
Gammaverteilung modelliert. Zudem wird der zerebrale Blutfluss von der Summe der zufiih-
renden Arterien beeinflusst; je mehr Gefale desto hoher der erwartete Wert. Je nach Wahl der
ROI kdnnen die GeféRe, welche in die Berechnungen mit einbezogen werden, variieren und
somit einen Einfluss auf den erzielten Wert des zerebralen Blutflusses nehmen. Dies hat ins-
besondere zufolge, dass eine Veranderung in der Wahl der ROI zu einer deutlichen Verande-
rung des zerebralen Blutflusses fiihren kann, da es mdglich ist dass Blutgefale zusétzlich oder

nicht mehr beruicksichtigt werden.

Da sowohl die Ankunftszeit TO als auch der zerebrale Blutfluss von dem Weg des Blutes zu

der ROI abhéngig sind, ist eine starke Korrelation zwischen der Ankunftszeit TO und dem

zerebralen Blutfluss zu erwarten. Die Mean Transit Time hingegen hangt von der durch-

schnittlichen Anzahl der Wege durch die ROI ab. Die Korrelation zwischen der Mean Transit

Time und dem zerebralen Blutfluss sollte infolgedessen geringer sein. Eine gewisse Abhéan-
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gigkeit ist dennoch wahrscheinlich, da die Kapillaren im Gehirn miteinander in Verbindung
stehen und die Summe der Querschnittsflachen der Kapillaren zu der ROI die Summe der
Querschnittsflachen in der ROI beeinflussen. Die Korrelation zwischen der Mean Transit Ti-
me und dem zerebralen Blutfluss sollte negativ sein, da je hoher der Fluss der Kontrastmittel-
partikel zu der ROl ist, desto niedriger ist die mittlere Durchlaufzeit des Kontrastmittels durch
die ROL.

Bei der Bestimmung der Ankunftszeit TO spielt nach Gleichung 13 die Querschnittsflache der
Wege zu der ROI (A weg) eine Rolle. Dementsprechend besteht ein Bezug zu dem zerebralen
Blutfluss. Empirisch hat sich herausgestellt, dass der reziproke Wert von TO und die Wurzel
des zerebralen Blutflusses anndhernd linear zusammenhéngen. Dies motiviert folgende Mo-
dellierung von TO (Gleichung 15):

TO M%F (15)

CBF = zerebraler Blutfluss; TO = Ankunftszeit (Time of Arrival); o< = Proportionalitatszeichen

Es muss jedoch angenommen werden, dass die Parameter (Steigung und Offset), welche die-
sen linearen Zusammenhang beschreiben, von dem Tier, der ROI und eventuell von weiteren
Faktoren abhangig sind.

Da in dieser Studie davon ausgegangen wird, dass der zerebrale Blutfluss einer Gammavertei-
lung folgt, werden die zufalligen Variablen in dem Modell fiir die TO ebenfalls nach einer
Gammaverteilung modelliert. Im Vergleich zu einer normalen Verteilung der zufélligen Vari-
ablen &ndern sich die erzielten Ergebnisse nur geringfiigig. Nach Gleichung 16 bietet es sich

zudem an im Modell den Kehrwehrt der Ankunftszeit TO (%) anzuwenden. Entscheidend ist
den zerebralen Blutfluss mit in das Modell fur die Ankunftszeit TO einzubeziehen.
Nach dem Zentralvolumentheorem l&sst sich das gesamte Blutvolumen innerhalb einer ROI

aus dem Produkt des zerebralen Blutflusses in der zufiihrenden Arterie und der Mean Transit
Time durch die ROI bestimmen (Gleichung 16) (Zierler, 1962):

CBV = CBF x MTT (16)

CBF = zerebraler Blutfluss; CBV = zerebrales Blutvolumen; MTT = Mean Transit Time

Normiert auf die Masse in der ROI liegt das zerebrale Blutvolumen vor (Fieselmann et al.,
2011).
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Da das zerebrale Blutvolumen mit dem zerebralen Blutfluss und der Mean Transit Time in
Verbindung steht (Meier und Zierler, 1954), werden lediglich der zerebrale Blutfluss sowie
die Mean Transit Time in die statistischen Analysen weiter einbezogen.

Des Weiteren ist die Time to Peak definiert als der Zeitpunkt, an dem die maximale Blutmen-
ge innerhalb der ROI vorliegt (Giesel et al., 2005).

Unter der Annahme, dass fir das gemessene Zeitfenster der Blutfluss im Gehirn konstant ist,
sollte, wie bereits erwahnt, die Form der Konzentrations-Zeit-Kurve in unterschiedlichen
ROIs ebenfalls konstant sein. Zwischen den unterschiedlichen ROIs sollte lediglich die
Amplitude der Konzentration-Zeit-Kurve variieren. Dies impliziert, dass die Zeit zwischen
der Ankunftszeit TO und der Time to Peak — das bedeutet die Zeit bis das erste Kontrastmittel
und der Grofteil des Kontrastmittels die ROI erreichen — ebenfalls konstant ist. Zwischen der
Time to Peak und der Ankunftszeit TO kann somit ein linearer Zusammenhang angenommen

werden, der durch die Gleichung 17 wiedergegeben werden kann:
TTP =TO + of fset 17)

TO = Ankunftszeit TO; TTP = Time to Peak

Dieser offset wird auch als Delay bezeichnet und ergibt sich aus der Differenz zwischen der
Time to Peak und der Ankunftszeit TO (Gleichung 18):

Delay = TTP — TO (18)

TO = Ankunftszeit TO; TTP = Time to Peak

Aus diesem Grund wird der Delay nicht naher statistisch betrachtet.

3.2.2 Statistische Auswertung

Basierend auf dem beschriebenen physikalischen Modell werden verschiedene statistische
Tests durchgefuhrt. Zundchst werden Korrelationen zwischen den einzelnen Parametern
(rCBF, rCBV, MTT, TTP, TO und Delay) uberpriift. Anhand dieser Uberlegungen werden
mehrere lineare gemischte Modelle mit unterschiedlichen festen und zufélligen Effekten un-
tersucht. Das lineare gemischte Modell ermdglicht die Analyse von Parametern, die gleichzei-
tig voneinander abhangen. Die statistische Signifikanz der einzelnen Faktoren, die in das Mo-
dell einflieen — wie etwa die Seitenabhangigkeit oder die Region — wird Uberpriift.
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Die Korrelation der erhobenen Daten wird mittels des Pearson-Korrelationskoeffizienten oder
mit Hilfe des Spearman-Rangkorrelationskoeffizienten bestimmt. Der Korrelationskoeffizient
wird in beiden Féllen als Rho bezeichnet. Fiir lineare Zusammenhénge wird der Pearson-
Korrelationskoeffizient eingesetzt; zufallige Zusammenhénge werden mittels des Spearman-
Rangkorrelationskoeffizienten Uberprift. Die linearen gemischten Modelle werden anhand
des Chi-Quadrat-Tests X2(f) gegen einander getestet. Die Variable (f) bezeichnet die An-

zahl der Freiheitsgrade. Das Signifikanzniveau fir alle Test liegt bei 0,01.

Fur den zerebralen Blutfluss wird zunéchst ein einfaches gemischtes Modell mit festen Effek-
ten fur die ROI und zufélligen Effekten fir die Schwankungen zwischen den unterschiedli-
chen Tieren untersucht. Zudem wird flir die CBF eine Clusteranalyse durchgefiihrt mit wel-
cher die vorliegenden Daten in verschiedene Cluster, in Abhé&ngigkeit von der Anzahl der

Aurterien, unterteilt werden.

Die statistischen Auswertungen werden mit dem Programm R Core Team, Version 3.0.2 so-
wie verschiedenen Text-Editoren (MacVim Version 7.4 und TextMate 2) durchgefiihrt. Die

gemischten Modelle werden mit dem Programm R package Ime4 berechnet.
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4 Ergebnisse

4.1.1 Ankunftszeit (T0) und Time to Peak (TTP)

Anhand des Pearson-Korrelationskoeffizienten kann ein linearer Zusammenhang zwischen
der TTP und der TO bestatigt werden. Der Test liefert ein signifikantes Ergebnis (Rho = 0,81;
p-Wert < 0,001) (Abbildung 21).

Abbildung 21: Die graphische Darstellung beschreibt den linearen Zusammenhang zwischen der Time
to Peak (y-Achse) und der Ankunftszeit TO (x-Achse). Die blaue Linie ergibt den besten linearen
LHFite.
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4.1.2 Ankunftszeit (TO)
Die durchschnittlichen Werte der Ankunftszeit TO fir die verschiedenen Regionen finden sich
in Tabelle 9.

Die Annahme nach Gleichung 14, dass die Ankunftszeit TO mit dem zerebralen Blutfluss kor-
reliert ist, kann bestatig werden. Der Spearman-Rangkorrelationskoeffizient ergibt eine signi-
fikante Korrelation (Rho = -0,57; p-Wert < 0,001). Die Korrelation ist stirker ausgeprégt im
Vergleich zu der Korrelation zwischen dem zerebralen Blutfluss und der Mean Transit Time.

Wie oben bereits erwahnt, fuhrt die Modellierung der Abhéngigkeit von TO zu dem zerebralen
Blutfluss zu einer signifikanten Verbesserung des Modells. Die zufélligen Koeffizienten des
linearen Zusammenhangs beschrieben durch Gleichung (16) héngen dabei signifikant von
dem Tier, der ROI, der Seite und dem Einzeichnen der ROI ab. Erlaubt man eine Variation
dieser Koeffizienten in Abhéangigkeit von den oben genannten Parametern (die Koeffizienten
sind zufallige Effekte), so ergibt sich eine signifikante Verbesserung des Modells. Jedoch
flihrt das Hinzuziehen von festen Effekten abhéngig von ROI und Seite nicht zu einer signifi-
kanten Verbesserung. Dies bedeutet, dass insgesamt keine direkte signifikante Abhé&ngigkeit
der TO von der Seite und der ROI vorliegt. Da die TO jedoch stark von dem zerebralen Blut-
fluss abhéngig ist, ist die TO Uber diesen Zusammenhang im gewissen Mal3 von der AIF, dem
Tier, der RO, der Seite und dem Einzeichnen der ROI abhéngig. Insbesondere erbt die TO die

starke Abhéngigkeit des zerebralen Blutflusses von der ROI.
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4.1.3 Mean Transit Time
Die durchschnittlichen Werte der Mean Transit Time flir die verschiedenen Regionen sind in
Tabelle 10 dargestelit.

Es kann ein signifikanter Einfluss des Einzeichnens der ROIs auf die Mean Transit Time
nachgewiesen werden (x2(1) = 174,47; p-Wert < 0,001). Die Mean Transit Time ist insgesamt

stark davon abhangig wie die Grenzen der ROIs gewahlt werden.

Des Weitern hat die Wahl der AIF einen signifikanten Einfluss auf die Mean Transit Time.
(x2(1) = 60,39; p-Wert ¢ 0,001). Beide Abhéngigkeiten werden als zufallige Effekte model-
liert.

Ebenso sind die Unterschiede der Mean Transit Time zwischen den Regionen signifikant
(x?(5) = 16,10; p-Wert < 0,001)

Zudem zeigt sich kein signifikanter Einfluss der Seite (rechts versus links) auf die Mean
Transit Time.

Die Annahme, dass die Mean Transit Time negativ mit dem zerebralen Blutfluss korreliert ist,
kann bestétig werden. Die Korrelation ist signifikant negativ mit einem kleinen Korrelations-
koeffizienten (Rho = -0,19; p-Wert <0,001).

In Abbildung 22 wird die Mean Transit Time graphisch illustriert.
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Abbildung 22: Boxplot der Mean Transit Time fiir die sechs untersuchten Regionen (Centrum semi-
ovale, graue Substanz, Hippocampus, Lobus piriformis, Nucleus caudatus, Thalamus). Auf der x-
Achse sind die acht untersuchten Tiere aufgetragen und die y-Achse zeigt die Mean Transit Time in
Sekunden. In rot sind die Boxen fiir die linke Seite und in griin die Boxen fiir die rechte Seite einge-
zeichnet. Es zeigt sich keine signifikante Seitenabhangigkeit: auf keiner Seite liegt systematisch eine
héherer Wert fir die Mean Tranit Time vor, bei einigen Tieren sind die Werte auf der linken Seite
hoher, bei anderen Tieren sind die Werte auf der rechten Seite hoher. Insgesamt sind die erzielten
Werte sehr variabel, der Interquartilabstand sowie die Whisker sind teils lang.
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4.1.4 Zerebraler Blutfluss
Die durchschnittlichen Werte des zerebralen Blutflusses sind in Tabelle 11 zusammengefasst.

Der zerebrale Blutfluss ist insgesamt stark davon abhangig, wie die Grenzen der ROIs ge-
wahlt werden, ein dies modellierender zufalliger Effekt ist hoch signifikant (x2(1) = 1089,37;
p-Wert < 0,001).Die Anwendung einer Clusteranalyse zeigt eine signifikante Verbesserung
des Modells (x2(10) = 184,59 ; p-Wert < 0,001).

Des Weiteren zeigt sich kein signifikanter Einfluss der Seite (rechts versus links) auf den ze-
rebralen Blutfluss. Bei keinem Tier liegt auf einer Seite ein systematisch hoherer zerebraler
Blutfluss vor.

Es besteht keine signifikante Abhéngigkeit von der Wahl der AlF.

Wie schon erwahnt, ist der zerebrale Blutfluss signifikant mit der Ankunftszeit TO und mit der

Mean Transit Time korreliert.

In Tabelle 12 sind die Verhéltnisse der Durchschnittswerte zwischen den ROIs im Vergleich
zueinander dargestellt. Der Quotient spiegelt den zerebralen Blutfluss der sechs ROIs im Ver-
haltnis zueinander wider. Je ndher der Wert an der Zahl 1 liegt, desto dhnlicher sind die
Durchschnittswerte des CBF der verglichenen Regionen. Es besteht ein hochsignifikanter
Unterschied (p <0,001) im CBF zwischen den verschiedenen Regionen. In Abbildung 23 wird
der zerebrale Blutfluss graphisch illustriert.

84



ERGEBNISSE

snwepeyl = 1 ‘(a118S axulj pun 81ydaJ) uoifisy aywessh aip 4Ny Bunydiemaeprepuris =129 Qg ‘al1es
aNUI| *Mzq 81ydaJ aIp 4N} Bunydlemgepaepurls = As ‘S1ydal = al ‘snyepned snajonN = DN *(a118g ayul] pun 81ydal) uoiBay awesab aip N Lamianin = “¥g

”wu_ww MUl 3Ip "Mzq 31ydal aIp An) 1UsmsniN = AN ”m_E._e_‘__Q sSngo1 =d71 ”wv_c__ =1 H:QEMUOQQ_I =H ”Ncmwmnsw anel9 =99 ”w_m>o_Emm wnuad =S9
uan 9g'zL ve'lg ve'es 25'18 Zr'L9 votbar g
50'052 88'452 v8'orT 0's52 '082 v5'8/2 velbe |
v0'e8 £v'29 98'89 18'TL 50'92 55'82 9g'89 Zv'06 6'05 09'TS 51'8L ¥9'25 as
99'99z | vh'eez | 90'Tvz |  OL'wiz |  85'8¥T | oT'S¥T |  /T'zez |  v8'ulz|  T¥'Szz | eE'see | 92'98e £8'042 an
IT'9¥T |  vE'z2T| €0'z2T |  E€TU8T| ST'TIT|  /6'90T | 8228l | Ge'zvl | €S'w6T | 8LYST | 22's6l 52602 8
T6'T8T |  60'€ST| 15162 | 82162 | 620.T| TT'82T| JS'evz | 9z'iee| 26'.Tz| €9'08z | 9.'l62 62262 L
Ov'€ze | 90'STE 8'16T | 11212 8'9sT | TLTOT| zv'eTz| 8z'Tez| w0'vlz | vS'08z | 8z'ssz ¥0'vS2 9
9c'ZIe | 20'98Z |  6c¥vz |  86'982 |  TG'6ST | LT'/9T| 9z'z8z | ITTLE|  vO'v8z | vi'zez £'062 28'182 5
ov'ibz | 90'tzz |  T8's9z | oL'tlz|  89'v9T |  £9'tlT |  8U'sTz |  6T'vez | £9'9sz | el'tee | 6ei6ee 85472 v
€6'T9¢ | EV'T0E | 66'CEE |  6v'86E |  16'09T |  86'v9T |  68'seS |  9g'sOv | L0'TTE | SEYIE | 62'9SY SZ'69¢ €
v8'sle | 09'viz | S6'808 |  6v'.GE | TT'0ST | 80'€9T | ze'séz |  60'vES | S0'2Te | LL'ZTZ | LO'SkE SLYTE z
62'v8T 6'T6T | 0S'0/T | 12'68T | €T'S0T 95'S6 | VS'PET | L0'69T 0'€eT | 88'slT | S8'6TC 19'261 T
sned

IH 8l H 1159 3159 1150 e) 11 ON 31 ON I all Idl aldl 104

(unw/Boot/|w ut) 490

“(unwy/BooT/IW ¥S'8L) Jne SSNIN|G UBRIGRIRZ
Ua1syoQy uap IsIam siwioylid sngoT Ja@ “zueisqns usnelf Jap pun sniepned snajonN wap ‘sndwedoddiH wap ‘snwejeyl woA 1610386 ‘(utw/BooT/IW ¥8'9¢T)
ssn|N|g usjegalaz ualshupalu usp sfeAoIwas wnua) sep ey abjojuaylay Japusbiaisine ul -1jje1sebiep (Uswiesnz auas axull pun 81ydal) uolbay aywessh
a1p Jaqn uIwyBo0T/IW HayuIg Jep Ul (49D) S8SSNINIG Us[eIqalaz UsydlIuyasyounp sap (S8 q) s1iamisiIA 8Ip pUIS 3Ip PUIS W8pJagny “Jepueuralag 1ydIp
uabal| 81185 8)ydal pun axul| aIp Ny 499 Sep alAAA a1d “Yd1s|BIs A Wi spunH uspunssh usyINSIBIUN § I8P 8118S USYUI| pun uslydal J1ap (SI0Y) 1saJ8lu] JO suo
-169y usuassawsh aIp Jagn uiw/BEQOT/IW HBYUIT Jap Ul (4gD) SaSSN|N|G Ua[eIgalaz usydijiiuyasyaInp ssp (QIA) suamisanil Jep Bunssejuswiwesnz :TT o||8qeL

85



ERGEBNISSE

Tabelle 12: Tabelle der Quotienten der Mittelwerte des zerebralen Blutflusses. Der Quotient spiegelt
den zerebralen Blutfluss der sechs Regions of Interest (ROIs) im Verhéltnis zueinander wider. Das
Centrum semiovale weist den niedrigsten zerebralen Blutfluss auf und der Lobus piriformis zeigt den
hochsten zerebralen Blutfluss.

CS GS H LP NC T
CsS 1.00 1,39 1,36 1,81 1,34 1,42
GS 0,72 1,00 0,98 1,31 0,97 1,03
H 0,74 1,02 1,00 1,34 0,99 1,05
LP 0,55 0,76 0,75 1,00 0,74 0,78
NC 0,75 1,03 1,01 1,35 1,00 1,06
T 0,70 0,97 0,95 1,28 0,94 1,00

CS = Centrum semiovale; GS = Graue Substanz; H = Hippocampus; LP = Lobus piriformis; NC =
Nucleus caudatus; T = Thalamus
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Abbildung 23: Boxplot des zerebralen Blutflusses fiir die sechs untersuchten Regionen (Centrum se-
miovale, graue Substanz, Hippocampus, Lobus piriformis, Nucleus caudatus, Thalamus). Die x-Achse
zeigt die acht untersuchten Tiere und die y-Achse stellt den zerebralen Blutfluss in der Einheit
ml/200g/min dar. In rot sind die Boxen fir die linke Seite und in griin die Boxen flir die rechte Seite
eingezeichnet. In den sechs untersuchten Regionen zeigen sich unterschiedliche Medianwerte
(schwarzer Strich in der Box) fiur den zerebralen Blutfluss. Im Centrum semiovale liegt bei allen acht
Hunden auf beiden Seiten der niedrigste Medianwert vor. Die Messwerte im Centrum semiovale zei-
gen geringere Schwankungen als in den brigen Regionen. Zudem liegt insgesamt eine Variabilitat fir
die beiden Seiten jedoch ohne Seitenpréferenz vor. Auf keiner der beiden Seiten ist ein systematisch
hoherer Wert fiir den zerebralen Blutfluss zu erkennen. Im Unterschied zu den Daten der Mean Transit
Time liegen die Werte fiir die linke und rechte Seite jedoch néher beieinander. Insgesamt sind die er-
zielten Werte weniger variabel im Vergleich zu den Daten der Mean Transit Time.
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5 Diskussion

5.1 Ziel der Studie

Ziel  dieser  Studie st es, mittels dynamischer  Kontrastmittel-Perfusions-
Magnetresonanztomographie (dynamic contrast-enhanced MRI, DCE-MRI) die normale Ver-
teilung der Perfusion beim gesunden, mesocephalen Hund in ausgewéhlten Bereichen des
Gehirns zu ermitteln. In der Veterindrmedizin wurden nach Kenntnisstand der Verfasserin
dieser Arbeit bisher keine wissenschaftlichen Daten anhand der dynamischen Kontrastmittel-
Perfusions-Magnetresonanztomographie tber die normale Verteilung der Perfusion im Gehirn
des gesunden Hundes erhoben.

Die in dieser Studie ermittelten Daten sollen das Versténdnis uber die Funktion und Physiolo-
gie des Gehirns beim Hund erweitern. Ein Vergleich der in dieser Studie ermittelten Perfusi-
onsparameter mit Parameter von Hunden mit verschiedenen zentralnervésen Erkrankungen
erlaubt moglicherweise, eine friihere Diagnostik und damit Therapie von Erkrankungen, die
mittels konventioneller MRT aufgrund fehlender morphologischer Verénderungen nicht ein-

deutig diagnostiziert werden kdnnen.

5.2 Methodik der eigenen Untersuchung

5.2.1 Auswahl der untersuchten Gehirnregionen
Zu den ausgewahlten Gehirnarealen zéhlen der Lobus piriformis, der Thalamus, der Nucleus
caudatus, das Centrum semiovale, die graue Substanz der GroRRhirnrinde sowie der Hippo-

campus.

Voraussetzung firr die Auswahl ist, dass die Gehirnregionen in magnetresonanztomographi-
schen Bildern als solche abgrenzbar sind. Zudem handelt es sich, wie im Literaturteil be-
schrieben, um bedeutende anatomische Gehirnregionen, mit unterschiedlichen Funktionen: Im
Lobus piriformis findet unter anderem die Geruchswahrnehmung statt (Nickel et al., 2004).
Der Thalamus und der Nucleus caudatus stellen wichtige Schaltstellen dar (Nickel et al.,
2004) und sind an der Motorik beteiligt (Evans und Miller, 1993; Nickel et al., 2004). Das
Centrum semiovale beinhaltet wichtige verbindende Nervenfasern (Evans und Miller, 1993;

Evans und DeLahunta, 2010). Im Cortex cerebri findet die bewusste Wahrnehmung, Interpre-
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tation und Verkniipfung neuronaler Informationen statt (Stoffel, 2011). Motorische, sensible
sowie sensorische Rindenfelder liegen im Cortex (Nickel et al., 2004). Der zum limbischen
System gehorende Hippocampus gilt als Regulationszentrum fir die Lebens- und Arterhal-
tung (Nickel et al., 2004; Stoffel, 2011), besitzt Bedeutung fiir die Emotion und Kognition
(Stoffel, 2011) und beeinflusst den viszeralen sowie psychosomatisch-emotionalen Bereich
(Achilles, 2005). Zudem ist der Hippocampus am Lernprozess sowie am Gedachtnis beteiligt
(Evans und Miller, 1993; K&nig, 2004; Achilles, 2005).

AuRerdem sind die ausgewdéhlten Gehirnareale hdufig Lokalisation verschiedener pathologi-
scher Prozesse: Lasionen im Bereich des limbischen Systems kdnnen mit VVerhaltensanderun-
gen (Stoffel, 2011) und Aggressionen einhergehen (Leigh et al., 2008). Der Hippocampus ist
zudem bei der Untersuchung der Epilepsie von besonderem Interesse. In der Humanmedizin
wird ein Zusammenhang zwischen der Temporallappenepilepsie und der Hippocampussklero-
se vermutet (Duncan, 2002). Es wird diskutiert, ob die Hippocampussklerose Ursache oder
Folge der Temporallappenepilepsie ist (Jefferys, 1999; Thom, 2009). Inwieweit die Tempo-
rallappenepilepsie bei Hunden und Katzen existiert, ist umstritten. Einem aktuellen Fallbe-
richt zufolge wird bei der Katze ein dhnlicher Zusammenhang vermutet (Vanhaesebrouck et
al., 2012). Postiktal kdnnen beim Hund anhand der Magnetresonanztomographie reversible
Veranderungen im Lobus piriformis und im Temporallappen festgestellt werden (Mellema et
al., 1999). Der Hippocampus und der Cortex cerebri sind in der Humanmedizin auch bekannte
Regionen fiir das Auftreten von Veranderungen bei degenerativen Erkrankungen wie etwa
Alzheimer (Bozzao et al., 2001). Lasionen im Bereich des Thalamus gehen klinisch unter
anderem mit generalisierten oder fokalen Anfallen, Pleurothotonus, dem ,,Hemi-inattention
syndrome* oder dem ,,Thalamic pain syndrome* einher (Leigh et al., 2008). Infarkte sind im
Bereich des Thalamus (Garosi et al., 2006; Cervera et al., 2010; Gongalves et al., 2011; Major
et al., 2012), der Capsula interna (Goncalves et al., 2011), dem Nucleus caudatus (Cervera et
al., 2010) sowie der GroRhirnrinde (Cervera et al., 2010; Garosi, 2010) beschrieben oder tre-
ten multifokal auf (Garosi et al., 2006). Gehirntumoren kdnnen ebenfalls in den ausgewahlten
Gehirnregionen vorkommen (Rédenas et al., 2011; Wisner et al., 2011).

5.2.2 Untersuchungsgut
Insgesamt werden 11 Hunde untersucht. Aufgrund von Artefakten und technischen Defekten
werden drei Hunde aus der Datenauswertung ausgeschlossen. Im Rahmen der Datenauswer-

tung werden daher acht Hunde beriicksichtigt. Alle acht Hunde gehdren der Rasse Beagle an
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und besitzen eine mesocephale Kopfform. Aufgrund der geringen Anzahl an Probanden sind
die erzielten Ergebnisse in dieser Studie als deskriptiv zu werten. Die Korpermasse der Hunde
variiert nur geringfuigig. Der Mittelwert (MD) des Korpergewichtes liegt bei 9,74 kg Korper-
masse (+ 1,66 Standardabweichung (SD)). Um altersbedingte degenerative Verdnderungen
auszuschlieRen, werden ausschlieBlich junge Hunde in die Studie eingeschlossen. Das durch-
schnittliche Alter der Hunde betrégt 29,88 + 6,4 Monate (SD).

Aus humanmedizinischen Magnetresonanzperfusionsstudien (Rempp et al., 1994; Wirestam
et al., 2000; Shin et al., 2007) und CT-Untersuchungen (Leenders et al., 1990; Wintermark et
al., 2001; Fieselmann et al., 2011) ist bekannt, dass mit zunehmendem Alter der zerebrale
Blutfluss abnimmt. Aus SPECT-Studien ist bereits bekannt, dass beim Hund dhnlich wie beim
Menschen die Gehirnperfusion mit dem Alter abnimmt (Peremans et al., 2002). Peremans und
Mitarbeiter (2002) konnten bei 12 gesunden Hunden im Alter von tber 96 Monaten feststel-
len, dass regional im Lobus frontalis, im Lobus temporalis sowie in den subkortikalen Kernen
der Blutfluss im Vergleich zu einer ebenso grof3en jlingeren Vergleichsgruppe signifikant re-
duziert ist. Somit ist es auch bei der Beurteilung von erkrankten Hunden bedeutsam, die er-
zielten Werte mit einer altersentsprechenden Gruppe zu vergleichen (Peremans et al., 2002).
In zukinftigen Studien ware es daher von Interesse, mittels dynamischer Kontrastmittelperfu-
sion zu untersuchen, wie sich die Gehirnperfusion beim Hund mit zunehmendem Alter ver-
halt. Sechs der untersuchten Hunde sind weiblich (75 %) und zwei der Beagle sind méannlich
(25 %). Auch das Geschlecht kénnte einen Einfluss auf die Perfusion haben. Perfusionsstu-
dien in der Humanmedizin haben gezeigt, dass in der Humanmedizin bei Frauen der Blutfluss
im Gehirn geringfugig hoher ist als bei Mannern (Shin et al., 2002; Parkes et al., 2004). Da
die untersuchte Populationsgruppe klein ist und weiblichen Tiere Uberwiegen, kann der Ein-

fluss des Geschlechtes in dieser Studie nicht naher beurteilt werden.

Vor der MRT erfolgt eine allgemein-klinische und neurologische Untersuchung der Hunde
um Erkrankungen auszuschlieBen. Zum Ausschluss morphologischer Verénderungen — wie
etwa kongenitalen Anomalien — werden zusétzlich zu den funktionellen Perfusionssequenzen

konventionelle Sequenzen untersucht.

5.2.3 Autoregulation und Einfluss der Narkose
Die magnetresonanztomographische Untersuchung der Hunde erfolgt in Vollnarkose. Jede

Untersuchungssequenz in der Magnetresonanztomographie nimmt wenige bis mehrere Minu-
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ten in Anspruch und der jeweils untersuchte Patient darf sich wéhrend des gesamten Untersu-
chungszeitraumes nicht bewegen. Im Gegensatz zur Humanmedizin ist es daher in der Veteri-
narmedizin nicht moglich, die Magnetresonanztomographie am wachen Patienten durchzufiih-

ren, da ein Tier im Vergleich zum Menschen nicht ruhig liegen bleibt.

Das Gehirnparenchym, welches einen hohen metabolischen Bedarf aufweist, ist zur Aufrecht-
erhaltung seiner Viabilitdt und Funktion auf einen konstanten, stabilen zerebralen Blutfluss
angewiesen (Wintermark et al., 2001). Durch effiziente Autoregulationsmechanismen vari-
iert unter physiologischen Bedingungen der zerebrale Blutfluss nur geringfligig. Die Autore-
gulationsmechanismen ermdglichen einerseits, dass der Blutflussbedarf der lokalen neurona-
len Aktivitat angepasst wird (Wintermark et al., 2001). Andererseits ist durch die Autoregula-
tion der zerebrale Blutfluss im gewissen MaR unabhéngig vom systemischen Blutdruck (Har-
per, 1966). Komplexe neurobiochemische Mechanismen wie etwa der Blutdruck, der Kohlen-
dioxidpartialdruck (pCO2) sowie der pH-Wert des Blutes spielen eine Rolle (Wintermark et
al., 2001). Bei sinkendem systemischen Blutdruck wird im Gehirn (ber eine Vasodilatation
das zerebrale Blutvolumen erhéht und der Blutfluss konstant gehalten (Harper, 1966; Win-
termark et al., 2001).

Perfusionsstudien mittels ASL an Ratten haben gezeigt, dass unterschiedliche Ané&sthetika
Einfluss auf die Perfusion im Gehirn haben. Der zerebrale Blutfluss von Ratten, welche mit
Isofluran anésthesiert werden, ist heterogen und deutlich erhéht im Vergleich zu Ratten, wel-
che mit Pentobarbital oder Fentanyl narkotisiert werden (Hendrich et al., 2001). Auch anderer
Perfusionsstudien zufolge, welche den Einfluss von unterschiedlichen Inhalationsnarkotika
bei Ratten untersucht haben, kommen zu dem Resultat, dass regionale Unterschiede in der
Perfusion bestehen (Hansen et al., 1988). Isofluran flihrt zu einer zerebralen Vasodilatation
(Farber et al., 1997; Matta et al., 1999) — insbesondere in subkortikalen Arealen wie im Be-
reich des Thalamus (Hendrich et al., 2001). Somit ist ein Einfluss der Narkose auf die Ergeb-
nisse dieser Studie zu erwarten. Alle Hunde in dieser Studie haben jedoch dasselbe Narko-
seprotokoll erhalten. Der nichtinvasive Blutdruck der Hunde vor und nach der Magnetreso-
nanztomographie ist konstant. Die ermittelten Werte dirfen jedoch nur mit Patienten vergli-
chen werden, welche ebenfalls Isofluran als Anésthetikum erhalten. Die Tatsache, dass die
Hunde bereits vor der Durchfiihrung der Magnetresonanztomographie im Rahmen weiterer
Studien unterschiedlich lange in Narkose sind, konnte ebenfalls einen Einfluss auf die Ergeb-
nisse haben. Die Untersuchung der Patienten in Narkose stellt somit eine nicht zu vermeiden-

de Limitation dieser Studie dar.
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5.2.4 Akquisition der Bilder

Fur die Durchfiihrung der magnetresonanztomographischen Perfusionsbildgebung spielen
eine grofle Bandbereite an technischen Faktoren eine Rolle (Knutsson et al., 2010; Essig et al.,
2013). Generell stehen, wie bereits erwahnt, mehrere mégliche Verfahren zur Bestimmung
der Perfusion zur Verfligung. Die in dieser Studie eingesetzte dynamische Perfusions-
Magnetresonanztomographie unter Verwendung eines exogenen Kontrastmittels ist derweil
die solideste (Sorensen, 2008; Essig et al., 2013) und am weitesten verbreitete magnetreso-
nanztomographische Methode der Perfusionsbildgebung in der Humanmedizin (Giesel et al.,
2009; Essig et al., 2013).

Bei dem in der vorliegenden Studie eingesetzten Magnetresonanztomographen handelt es sich
um einen ,,Gyroscan Intera” der Firma Philips. Die Feldstérke des Magnetresonanztomogra-
phen betrégt 1 Tesla. Ab einer Magnetfeldstarke von 1 Tesla ist eine Perfusionsmessung mdg-
lich (Essig et al., 2013). Auflésung und Signal-zu-Rausch-Verhéltnis erlauben ab dieser Star-
ke die Identifikation verschiedener Gehirnareale und damit eine Ermittlung der regionalen
Verteilung der Perfusion. Eine hohere Magnetfeldstdrke ermdglicht ein besseres Signal-zu-
Rausch-Verhéltnis — dies kann zu Gunsten einer besseren Auflosung oder flir eine verkiirzte
Aufnahmezeit eingesetzt werden (Essig et al., 2013). Mit steigender Magnetfeldstarke kénnen
jedoch auch mehr Artefakte auftreten (Westbrook et al., 2011). Die dynamische suszeptibili-
tatsgewichtete Perfusions-Magnetresonanztomographie ist anfallig fiir Suszeptibilitatsartefak-
te — zum Beispiel durch Metall, Blutprodukte, Luft, Knochen oder Kalzifikationen (Essig et
al., 2013). Heiland und Mitarbeiter (1998) vergleichen verschiedene Sequenzen fiir die Perfu-
sionshildgebung bei Feldstarken von 2,35 und 4,7 Tesla. Aufnahmen bei 4,7 Tesla zeigen
Verzerrungen durch Suszeptibilitatsartefakte. Die Autoren empfehlen daher niedrigere Feld-
stérken zur Vermeidung dieses Artefaktes (Heiland et al., 1998). Ein Proband der vorliegen-
den Studie musste aufgrund eines durch den Mikrochip ausgeldsten Suszeptibilitatsartefaktes
aus der statistischen Auswertung ausgeschlossen werden. Weitere Artefakte die bei der Perfu-
sions-Magnetresonanztomographie auftreten kénnen, sind Bewegungsartefakte (Jarnum et al.,
2010). Durch die Untersuchung der Patienten in Narkose und der Fixierung mit dafiir vorge-

sehenen Béndern kdnnen Bewegungsartefakte in der vorliegenden Studie vermieden werden.

Bei der dynamischen Kontrastmittelperfusionsbildgebung werden gadoliniumhaltige Kon-
trastmittel eingesetzt (Rosen et al., 1990; Edelman, 1996; Barbier et al., 2001; Giesel et al.,
2005; Weber et al., 2005; McGehee et al., 2012). Generell hat eine experimentelle Studie ge-

zeigt, dass sich die Eigenschaften von MR-Kontrastmittelldsungen bei unterschiedlichen
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Feldstarken unterscheiden (Rohrer et al., 2005). Die dynamische suszeptibilitatsgewichtete
Perfusions-Magnetresonanztomographie nutzt den Suszeptibilititseffekt des paramagneti-
schen Kontrastmittels, das hei3t den Signalverlust in T2*-gewichteten Aufnahmen aufgrund
lokaler Magnetfeldinhomogenitaten, aus (Belliveau et al., 1990; Rosen et al., 1990; Weber et
al., 2005; Essig, 2006; McGehee et al., 2012). Die Suszeptibilitatseffekte des paramagneti-
schen Kontrastmittels sind jedoch nicht stark vom Magnetfeld abhéngig. Perfusionsmessun-
gen koénnen bei einer Feldstarke von 1, 1,5 und 3 Tesla durchgefiihrt werden (Essig et al.,
2013). Daneben spielen auch die Art und Konzentration des Kontrastmittels (Belliveau et al.,
1990; Weber et al., 2005), die Dosis, die Injektionsrate sowie die verwendete Pulssequenz
eine Rolle (Weber et al., 2005). Die Dosierung des gadoliniumhaltigen Kontrastmittels in die-
ser Studie entspricht der Empfehlung aus der Humanmedizin fiir T2*-gewichtete Aufnahmen
von 0,2 mmol/kg KGW (Weber et al., 2005). Zudem wird in der vorliegenden Studie eine
Gradientenechosequenz verwendet. Der Vergleich von Gradienten- und Spinechosequenzen
bei unterschiedlichen Feldstarken hat gezeigt, dass Gradientenechosequenzen das beste Sig-
nal-zu-Rausch-Verhéltnis und die groRte Sensibilitat fir T2*-Effekte aufweisen (Heiland et
al., 1998). Studien welche sich mit dem Einfluss des Geréteherstellers oder der verwendeten
Spule sowie weiterer technischer Spezifikationen auf die Perfusionsparameter beschaftigen
fehlen. Untersuchungen zur Diffusion haben gezeigt, dass die Wahl des Herstellers des Mag-
netresonanztomographen, der Magnetfeldstéarke, der Spule und verschiedener Bedingung in-
nerhalb eines Magnetresonanztomographen einen Einfluss auf die gemessene Diffusion haben
(Sasaki et al., 2008). Ein Einfluss der Technik und der Durchfiihrung der Untersuchung auf

die erhobenen Daten ist daher auch auf die Perfusion zu erwarten (Knutsson et al., 2010).

Um Effekte durch die Hersteller und Spule zu vermeiden wird in der vorliegenden Untersu-
chung immer derselbe Magnetresonanztomograph sowie dieselbe SENSE-flex-M Oberfla-
chenspule der Firma Philips angewandt. Ein Proband dieser Studie musste aufgrund eines
technischen Defektes der Spule aus der statistischen Auswertung ausgeschlossen werden. Die
flexible Spule liegt der zu untersuchenden Kdérperregion unmittelbar an, wodurch die Bildqua-
litdt optimiert werden kann. Die Abkiirzung SENSE steht fiir ,,Sensitivity Encoding®. Die
Technik eignet sich fur schnelle Sequenzen (Pruessmann et al., 1999), welche unter anderem
in der funktionellen MRT eingesetzt werden (Preibisch et al., 2003). Im Vergleich zu Techni-
ken, welche die Standard Fourier Transformation anwenden, kénnen die Akquisitionszeiten
deutlich reduziert werden (Pruessmann et al., 1999). Sense-Spulen zeichnen sich durch zwei
oder mehrere Spulenanteile aus. Die zu untersuchenden Regionen kénnen hierdurch simultan
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abgetastet und die Phasenkodierschritte reduziert werden. Nachteilig ist, dass das Signal-zu-

Rausch-Verhéltnis bei dieser Methode reduziert ist (Pruessmann et al., 1999).

Insgesamt sind die in der vorliegenden Studie ermittelten Daten als spezifisch fir den ange-
wandten technischen Versuchsaufbau zu werten — dies bedeutet, eine gewisse Abhédngigkeit
von dem angewandten Magnetresonanztomographen, der Feldstérke, den Oberflachenspulen,
dem Kontrastmittel (Art und Konzentration), der Injektionsrate und den Pulssequenzen ist zu
erwarten. In Folgestudien ware es von Interesse zu vergleichen, wie sich die Perfusionspara-

meter bei Variation der verschiedenen technischen Faktoren verhalten.

5.2.5 Messungen

Entscheidende Einflussfaktoren fiir die Genauigkeit des Einzeichnens der ,,Regions of Inter-
sest“ (ROIs) und der Messungen sind einerseits die Erkennbarkeit der anatomischen Regio-
nen auf den perfusionsgewichteten Sequenzen sowie andererseits ihre Grofze. Um eine Ver-
gleichbarkeit der Schnittebenen zwischen den verschiedenen Hunden zu gewéhrleisten, er-
folgt die Schichtorientierung standardisiert parallel zur Schédelbasis mit einer Schicht durch
die breiteste Stelle des Nucleus caudatus. Das Einzeichnen der ROIs erfolgt auf der Schicht
mit der groRten Auspragung der Region. Da die Grofe der untersuchten Hunde wenig variiert
und die Schichtdicke mit 5 mm breit ist, ist die grote Auspragung der anatomischen Regio-
nen bei allen Hunden jeweils auf derselben Schicht.

Bei einer Feldstarke von 1 Tesla lassen sich die untersuchten anatomischen Regionen auf den
dorsal ausgerichteten konventionellen Sequenzen subjektiv sehr gut erkennen. Die Auflésung
von perfusionsgewichteten Aufnahmen ist jedoch nicht hoch (Duyn et al., 2005). Die Erkenn-
barkeit der anatomischen Regionen auf den dorsal ausgerichteten perfusionsgewichteten Bil-
dern ist subjektiv insgesamt méRig, da im Gegensatz zu den konventionellen Sequenzen keine
sehr deutlichen Grenzen sichtbar sind. Bei der manuellen Einzeichnung der ROIs wird darauf
geachtet, diese so groR wie mdglich innerhalb der anatomischen Struktur auszuwahlen. Der
Lobus piriformis, der Thalamus und der Nucleus caudatus sind grofle Regionen, die ver-
gleichsweise besser zu erkennen sind, die Messungen kdnnen daher schnell und einfach wie-
derholt werden. Die graue Substanz und die Capsula interna sind kleine Regionen zeigen je-
doch eine ahnlich gute mit Abgrenzbarkeit wie Lobus piriformis, Thalamus und Nucleus cau-
datus. Da die Regionen jedoch klein sind, ist das Einzeichnen der ROIs schwieriger und

nimmt mehr Zeit in Anspruch. Der Hippocampus ist aufgrund seiner kleinen Groé3e und un-
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deutlichen Begrenzung in den perfusionsgewichteten Aufnahmen am schwierigsten abgrenz-
bar und einzuzeichnen. In anderen Schnittebenen, z.B. in transversal ausgerichteten Bildern
kdnnte der Hippocampus besser darstellbar sein.

Ein weiterer entscheidender Einflussfaktor ist, wie nah die Regionen an grofRen Gefalen lie-
gen. Beim Einzeichnen der ROIs wird daher ein besonderes Augenmerk darauf gelegt, die
Einbeziehung groRer Gefale zu vermeiden. GeféRe werden auf den angezeigten Schichten der
Perfusionssequenzen dunkel dargestellt. Mittels Navigation durch die Dynamiken der Schich-
ten sind diese zu erkennen. Insbesondere beim Hippocampus, bei der grauen Substanz und bei

dem Lobus piriformis gestaltet sich jedoch ein sicherer Ausschluss von GefaRen schwierig.

Ein Nachteil des verwendeten Programms in dieser Studie ist, dass flr eine Arterial Input
Function (AIF) lediglich finf ROIs gleichzeitig manuell eingezeichnet werden kénnen. In
einem Vorversuch wird daher der Einfluss der ROIs und der AIF auf die Messung ermittelt.
Es zeigt sich, dass der Einfluss zwischen ROI und AIF vergleichbar ist. Es bestatigt sich, dass
es sich beim Hippocampus um die ungtinstigste Region handelt.

Zudem ist es maglich, dass es beim Einzeichnen der ROIs zu einem Lerneffekt kommt. Die

Bedeutung des Lerneffektes ist anhand dieser Studie nicht weiter eingrenzbar.

Die exakte Bestimmung der Arterial Input Function (AIF) ist essentiell fiir die Quantifizie-
rung der Perfusionsparameter (Knutsson et al., 2010). Ein fehlerhaftes Zeitintegral der AIF
kann zu systemischen Messfehlern sowie eine fehlerhafte Kurvenform zu Fehlern bei der De-
konvolution fiihren (Bleeker et al., 2009; Knutsson et al., 2010). Die AIF kann manuell, wie
in der vorliegenden Studie, oder durch automatische Algorithmen erfasst werden (Rempp et
al., 1994; Knutsson et al., 2010). Ein Problem, welches bei der Bestimmung der AlF auftreten
kann, sind Partialvolumenartefakte. Durch die geringe rdumliche Auflésung der mittels dy-
namischer suszeptibilitdtsgewichteter Perfusions-Magnetresonanztomographie erzeugten Bil-
der kénnen bei der Messung der AIF Signale vom umliegenden Gewebe mitberuicksichtigt
werden (Knutsson et al., 2010). Dies kann zu einer Verzerrung der AIF fiihren und eine Uber-
schétzung des zerebralen Blutflusses sowie des zerebralen Blutvolumens zur Folge haben
(Thijs et al., 2004; Knutsson et al., 2010). Andere Autoren berichten, dass eine Distorsion und
Verzégerung der AIF zu einer Unterschitzung des Blutflusses und zu einer Uberschitzung
der Mean Transit Time flihren kdnnen (Calamante et al., 2000b). In der Literatur werden zahl-
reiche Korrekturmdoglichkeiten beschrieben (Knutsson et al., 2010).
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In dieser Studie wird die AIF immer an der A. cerebri media auf der linken Seite bestimmt.
Die Blutversorgung des Gehirns beim Hund erfolgt hauptséchlich Uber die A. carotis interna
(Kdnig, 2004; Nickel et al., 2004; Achilles, 2005; Stoffel, 2011). Diese bildet den beim Hund
geschlossenen (Konig, 2004) Circulus arteriosus cerebri (Nickel et al., 2004; Achilles, 2005),
von welchem jederseits die Aa. cerebri rostrales, mediae sowie caudales abgehen (Stoffel,
2011). Optimal wadre es, die AIF an der A. carotis interna zu bestimmen. Wie in der Literatur
beschrieben, ist jedoch auch in dieser Studie die A. carotis interna nicht bei allen Probanden
abgrenzbar (Scholdei et al., 1999). Die Zweige der A. cerebri media sind fur die Blutversor-
gung des gesamten dorsolateralen Anteils der Hemisphéren und den Stammteil des Endhirns
zusténdig (Stoffel, 2011). Die meisten der untersuchten Gehirnregionen liegen somit im Ein-
zugsgebiet der A. cerebri media. Jedoch werden inshesondere die rostral gelegenen Gehirnre-
gionen — die ROI der grauen Substanz und des Centrum semiovale werden teils rostral im
Lobus frontalis eingezeichnet — auch von der A. cerebri rostralis versorgt. Fiir den Hippocam-
pus spielt zudem die A. cerebri caudalis eine Rolle (Stoffel, 2011). Zudem sind die Regionen
auf der rechten Seite weiter von der A. cerebri media links entfernt als die korrespondierenden
Regionen auf der linken Seite. Inwieweit es einen Einfluss hat, ob die AIF an der rechten oder
linken Seite bestimmt wird, lasst sich anhand dieser Studie nicht feststellen. Da der Circulus
arteriosus cerebri beim Hund geschlossen ist, ist der Einfluss jedoch wahrscheinlich gering. In
weiteren Studien ware durch Variation der AIF auf der rechten und linken Seite interessant zu
untersuchen, ob ein Einfluss besteht.

5.2.6 Nachbearbeitung - Auswertungsprogramm

Bei dem in der Nachbearbeitung der Daten angewandten Auswertungsprogramm handelt es
sich um einen weiteren maBgeblichen Einflussfaktor fir die erzielten Ergebnisse (Knutsson et
al., 2010).

Wie bereits an anderer Stelle erwahnt, wird in der Magnetresonanzperfusionsbildgebung die
Konzentration der applizierten Tragermolekile nicht unmittelbar bestimmt (Belliveau et al.,
1990; Brix et al., 1997; Calamante et al., 1999) sondern es werden Signalveranderungen tber
die Zeit ermittelt (Belliveau et al., 1990; Brix et al., 1997; Calamante et al., 1999). Der Zu-
sammenhang zwischen der Signalveranderung und der Kontrastmittelkonzentration im Gewe-
be ist komplex (Brix et al., 1997). Durch mathematische Modelle werden die Signalverande-
rungen Uber die Zeit in Konzentrations-Zeit-Verlaufe konvertiert (Rosen et al., 1990; Brix et

al., 1997). Den Berechnungen liegen komplexe und aufwendige Modelle zugrunde. Des Wei-
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teren wird von vielen Annahmen ausgegangen: einer intakten Bluthirnschranke, einem kon-
stanten Fluss wéhrend der Messung, einem zu vernachl&ssigenden Volumen des Kontrastmit-
tels ohne Einfluss auf den Blutfluss, einer zu vernachléssigenden Rezirkulation, einem zu
vernachlassigenden T1-Effekt sowie einer zu vernachldssigenden Verzdgerung der Ankunfts-

zeit des Kontrastmittelbolus in dem zu betrachtenden VOI (Calamante et al., 1999).

Die einfachsten zu bestimmenden Parameter sind die sogenannten ,,Summary parameter*, wie
unter anderem die TTP und die TO. Nachteilig ist, dass kein einfacher, direkter Zusammen-
hang zum zerebralen Blutfluss vorliegt und sie von vielen Faktoren, wie z.B. dem zerebralen
Blutvolumen, der Mean Transit Time, der Form und dem Volumen des Bolus, der Injektions-
rate und von der kardialen Auswurfleistung abhéangig sind. Der interindividuelle Vergleich
und Follow-up Messungen sind schwierig (Calamante et al., 1999).

Generell kénnen fir den zerebralen Blutfluss, das zerebrale Blutvolumen und die Mean Tran-
sit Time relative und absolute Werte bestimmt werden (Barbier et al., 2001). Relative Werte
eigenen sich zum Vergleich von ipsi- und kontralateralen Messungen beim selben Patienten
(Barbier et al., 2001). Die visuelle Interpretation der relativen Perfusionskarten und der Ver-
gleich zwischen normal und abnormal durchbluteten Gehirnhélften sind hdufig ausreichend in
der klinischen Diagnostik, um Entscheidungen zu treffen und Patienten zu therapieren
(Knutsson et al., 2010). Fir den interindividuellen Vergleich sind absolute Werte wiin-
schenswert (Barbier et al., 2001), ebenso fiir klinisches Monitoring und Verlaufsstudien
(Knutsson et al., 2010). Die absolute Quantifizierung erfordert die mathematische Dekonvolu-
tion der AIF und ist technisch anspruchsvoll (Calamante et al., 1999). Sie ist insgesamt kom-
plex und mit vielen Schwierigkeiten verbunden (Barbier et al., 2001), den Berechnungen lie-
gen mehrere Annahmen und Schatzungen zugrunde (Calamante et al., 2002; Knutsson et al.,
2010). Sowohl bei der Datenerhebung als auch bei der Nachbearbeitung kénnen Unsicherhei-
ten auftreten. Resultate kdnnen durch unterschiedliche Vorgehensweisen bei der Erfassung
der Daten und durch Nachbearbeitungsprogramme deutlich variieren (Knutsson et al., 2010).
Bisher existiert in der Humanmedizin kein standardisiertes Nachbearbeitungsverfahren (Essig
et al., 2013). Viele Institutionen wenden individuell zugeschnittene Programme an; es stehen
nur wenige kommerzielle Softwarepakete zur Verfugung (Essig et al., 2013).

Um einen interindividuellen Vergleich auch in zukinftigen Studien zu erméglichen, werden
in dieser Studie absolute Werte bestimmt. Es ist jedoch zu beachten, dass die erzielten Werte
abhangig von dem in dieser Studie angewandten technischen Aufbau und sowie dem Auswer-

tungsprogramm sind.
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5.3 Ergebnisse der eigenen Untersuchung

5.3.1 Statistisches Modell — Zusammenhang der einzelnen Parameter
Die untersuchten Perfusionsparameter stehen, wie bereits erwéhnt, im engen Zusammenhang

zueinander.

Zwischen der Ankunftszeit TO und der Time to Peak (TTP) kann, wie im statischen Modell
erwartet, ein linearer Zusammenhang bestatigt werden. Dies ist nicht verwunderlich, da es
sich bei TO und TTP um zeitliche Parameter handelt, die vom durchschnittlichen Anteil der
Wege bis zu der ROI abhangen.

Zwischen der Ankunftszeit TO und dem zerebralen Blutfluss zeigt sich, wie erwartet, eine
starke Korrelation. Diese lasst sich dadurch erkléren, dass beide Parameter von dem Weg des

Kontrastmittels zu der ROI abhangen.

Zwischen dem zerebralen Blutfluss und der Mean Transit Time zeigt sich ebenfalls eine
Korrelation, diese ist, wie erwartet, weniger stark als die Korrelation des zerebralen Blutflus-
ses zur Ankunftszeit TO. Dies resultiert daraus, dass — im Gegensatz zum zerebralen Blutfluss
und zur Ankunftszeit TO — die Mean Transit Time davon abhéngig ist, was innerhalb der ROI
geschieht. Da die Kapillaren im Gehirn jedoch miteinander in Verbindung stehen, ist die
Summe der Querschnittsflachen der Wege durch die ROI, welche entscheidend fiir die Mean
Transit Time ist, von der Summe der Querschnittsflachen zu der ROI, welche den zerebralen
Blutfluss bestimmen, abhangig.

5.3.2 Einfluss von ROI und AIF
Das Einzeichnen der ,,Region of Intererst hat sowohl einen Einfluss auf den zerebralen

Blutfluss, als auch auf die Ankunftszeit TO und die Mean Transit Time.

Die starke Abhéngigkeit des zerebralen Blutflusses vom Einzeichnen des ROIs I&sst sich da-
mit erkléren, dass der zerebrale Blutfluss von zwei GréRen abhéngig ist. Einerseits spielen die
Masse der ROI sowie andererseits der VVolumenfluss zu der ROI eine Rolle. Je nachdem, wie
die ROI eingezeichnet wird, werden unter Umstanden mehr oder weniger zufithrende Arterien
berticksichtigt. Dies wird in dem statistischen Modell anhand einer Clusteranalyse in Abhéan-
gigkeit von der Anzahl der zufiihrenden Arterien modelliert. Die Clusteranalyse fiihrt zu einer

signifikanten Verbesserung des Modells. Sie zeigt, dass sich die ermittelten Werte des CBF in
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zwei Gruppen (Cluster) aufteilen lassen welche sich unterscheiden. Dies deutet darauf hin,
dass beim Einzeichnen der ROIls unterschiedlich viele GeféRe mit in das ROI einbezogen
wurden wie bei einem anderen Messvorgang. Der zerebrale Blutfluss ist somit insgesamt stark
von der Anzahl der zufiihrenden Arterien abhéngig, welche bei seiner Bestimmung beriick-

sichtigt werden.

Uber die starke Abhangigkeit der TO zu dem CBF, erbt die TO alle Abhéngigkeiten des zereb-
ralen Blutflusses, und somit auch die starke Abh&ngigkeit von dem Einzeichnen der ROIs.

Der signifikante Einfluss des Einzeichnens der ROI auf die Mean Transit Time ist zu erwar-
ten, da die Mean Transit Time davon abhangig ist, was innerhalb der ROI geschieht. Das ma-
nuelle Einzeichnen der ROIs kann bei jedem erneuten Einzeichnen zu leicht unterschiedlichen
Grenzen und somit zu leicht unterschiedlichen Volumina der ROI und zu unterschiedlichen
Langen der Wege durch die ROI filhren. Die Lénge der Wege durch die ROI ist entscheidend
fur die Mean Transit Time und kann diese beeinflussen.

Die Arterial Input Function hat keinen signifikanten Einfluss auf den zerebralen Blutfluss,
jedoch zeigt sich ein signifikanter Einfluss auf die Mean Transit Time. Da die AIF sowohl fiir
die Quantifizierung des zerebralen Blutflusses als auch fur die Mean Transit Time eine Rolle
spielt (Giesel et al., 2005) wére ein Einfluss auf beide Parameter zu erwarten. Wodurch sich

der Unterschied ergibt kann leider nicht geklart werden.

5.3.3 Unterschiede zwischen den einzelnen Regionen
In dieser Studie zeigt sich ein hochsignifikanter Unterschied im zerebralen Blutfluss zwi-
schen den untersuchten Gehirnregionen.

Der niedrigste zerebrale Blutfluss liegt im Centrum semiovale vor. Der Mittelwert fur die
gesamte Region (rechte und linke Seite) liegt bei 146,84 ml/100g/min. Dieses Ergebnis
stimmt mit den Angaben in der humanmedizinischen Literatur iberein. Das Centrum semi-
ovale setzt sich aus weiller Substanz zusammen (Evans und Miller, 1993; Evans und DelLa-
hunta, 2010). Perfusionsstudien mittels dynamischen Kontrastmittelperfusionsbildgebung
beim Menschen haben gezeigt, dass der Blutfluss in der weillen Substanz niedriger als in der
grauen Substanz ist (Rempp et al., 1994; Schreiber et al., 1998; Calamante et al., 1999). Al-
lerdings sind die erzielten absoluten Werte in dieser Studie deutlich hoher als die in der Hu-
manmedizin angegebenen absoluten Werte. Beispielsweise ermitteln Rempp und Mitarbeiter
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(1994) in der weilRen Substanz einen absoluten Blutfluss von 34 + 12 mI/100g/min und in der
grauen Substanz einen absoluten Blutfluss von 70 + 30 ml/100g/min. Bei Schreiber und Mit-
arbeitern (1998) liegt der absolute zerebrale Blutfluss bei 24 £ 5 m1/100g/min in der weif3en
Substanz und bei 67 + 16 ml/100g/min in der grauen Substanz. Wirestam (2000) gibt fir die
weile Substanz einen Blutfluss von 35 + 13 ml/100g/min und fiir die graue Substanz einen
Blutfluss von 68 + 28 ml/100g/min an.

Eine mdgliche Erklarung ist das Vorliegen eines hdheren zerebralen Blutflusses beim Hund
im Vergleich zum Menschen. Studien an Ratten weisen auch bei dieser Spezies im Vergleich
zum Menschen einen hoheren Blutfluss von 105 + 16 cc/100g/min (Detre et al., 1992a) bezie-
hungsweise 1,39 £ 0,19 ml/g/min (Williams et al., 1992) {ber das gesamte Gehirn an. Eine
weitere mogliche Erklarung liegt in der Verwendung von Isofluran als Andsthetikum. Wie
bereits oben erwéhnt konnte in Studien mit Ratten ein erhdhter Blutfluss unter Verwendung
von Isofluran im Vergleich zu Pentobarbital oder Fentanyl festgestellt werden (Hendrich et
al., 2001). Des Weiteren kénnen technische Faktoren bei der Datenerhebung sowie das ange-

wandte Auswertungsprogramm eine Rolle spielen (Knutsson et al., 2010).

Beim Menschen stimmen die mittels Perfusionsmagnetresonanztomographie erzielten absolu-
ten Werte gut mit entsprechenden PET-Werten Uberein (Brix et al., 1997). Interessant ist das
Verhéltnis des zerebralen Blutflusses von grauer zu weiler Substanz. Bei Rempp und Mitar-
beiter (1994) liegt dieses bei 2,1 + 0,5, bei Schreiber und Mitarbeiter (1998) bei 2,7 + 0,7.
Auch in Perfusionsstudien mittels Computertomographie wird angegeben, dass der Blutfluss
in der weillen Substanz zwei bis dreimal niedriger als in der grauen Substanz ist (Wintermark
et al., 2001; Fieselmann et al., 2011). Im Gegensatz zur GroRhirnrinde, welche ein engma-
schiges Kapillarnetzwerk aufweist, liegt in der Marksubstanz ein weitmaschiges Netz vor
(Nickel et al., 2004). Die Anzahl der zufiihrenden Geféal3e in der weilRen Substanz sollte somit
geringer sein als in der grauen Substanz. Im Vergleich zum Lobus piriformis, die Region
grauer Substanz mit dem hdchsten zerebralen Blutfluss in dieser Studie, ist der Blutfluss im

Centrum semiovale auch in dieser Arbeit um ca. den Faktor 2 (exakt 1,9 Mal) niedriger.

Der Thalamus weist mit 230,4 ml/100g/min den zweitniedrigsten Blutfluss auf. Dies stimmt
gut mit dem inneren Aufbau des Thalamus Uberein. Neben grauen Kernbezirken liegen im
Thalamus weile Faserziige vor (Nickel et al., 2004; Stoffel, 2011). Der zerebrale Blutfluss im
Thalamus kénnte somit die Kombination aus grauer und weiller Substanz widerspiegeln.
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Der Hippocampus, der Nucleus caudatus und die graue Substanz (Cortex cerebri) weisen
mit 250,05 ml/100g/min, 255,0 ml/100g/min und 257,88 m1/100g/min einen &hnlichen zereb-
ralen Blutfluss auf. Sowohl der zum Archicortex gehdrende Hippocampus als auch der zum
Neocortex gehdrende Cortex cerebri sowie die subkortikalen Kerne des Nucleus caudatus
setzen sich aus grauer Substanz zusammen. Die graue Substanz weist insgesamt ein engma-
schiges Kapillarnetzwerk auf, welches regional unterschiedlich ausgebildet ist (Nickel et al.,
2004). Die Anzahl der zufiihrenden GeféRe sollte hoch sein. Neben dem Volumenfluss zu der
ROI spielt fur den zerebralen Blutfluss das VVolumen der ROI eine Rolle. In diesen drei Regi-
onen wird im Hippocampus die Kleinste ROI eingezeichnet, die Grdle der ROI von Nucleus
caudatus und grauer Substanz ist hingegen vergleichbar. Der geringfiigig niedrigere Fluss im
Hippocampus koénnte somit durch das kleinere Volumen der ROI bedingt sein. Dagegen
spricht, dass der CBF auf das Volumen normiert wird, so dass Unterschiede in der GroRe der
ROI keinen Einfluss nehmen sollten. Inwieweit allein das Volumen der ROI eine Rolle spielt,
koénnte untersucht werden, indem ROIs mit dem gleichen Volumen in den Regionen einzeich-

net und verglichen werden.

Der Lobus piriformis zeigt mit 278,54 ml/100g/min den hdchsten zerebralen Blutfluss in
dieser Studie. Der Lobus piriformis besteht ebenfalls aus grauer Substanz und gehért teils
zum Paleocortex und teils zum entorhinalen Cortex (Evans und Miller, 1993). Im Lobus pirif-
ormis wird die gréte ROI eingezeichnet. In einer groRen ROI ist die Wahrscheinlichkeit,
dass viele zufiihrende GeféaRe berticksichtigt werden, héher. Dies kdnnte einen Einfluss darauf
haben, dass im Lobus piriformis der gréRte Blutfluss gemessen wird. Zudem liegt die Region
nah an grofRen Gefalen.

Die Ergebnisse in der vorliegenden Studie sind unterschiedlich zu Ergebnissen einer aktuellen
Perfusionsstudie mittels Einzelphotonen-Emissionscomputertomographie (SPECT) beim
Beagle. Martlé und Mitarbeiter (2013) untersuchen bei 10 gesunden adulten Beagle mittels
SPECT die Gehirnperfusion in ausgewahlten Gehirnregionen (im Lobus frontalis, Lobus tem-
poralis, Lobus parietalis, Lobus piriformis, Lobus occipitalis, im Thalamus, im Hippocampus,
im Corpus striatum, im Cerebellum, im Bulbus olfactorius und im Hirnstamm). Diese Regio-
nen sind dhnlich zu den in dieser Studie untersuchten Gehirnarealen. Im Gegensatz zu der
vorliegenden Studie ist bei Martlé und Mitarbeiter (2013) die Perfusion im Lobus piriformis
am niedrigsten und im Lobus parietalis am hochsten. Die Perfusion in der SPECT-Studie wird
semiquantitativ als Perfusionsindex angegeben. Dies bedeutet, dass die regionale Perfusion
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auf alle VOIs des gesamten Gehirns normiert wird (Martlé et al., 2013). Ein direkter Ver-

gleich der Werte ist somit nicht mdéglich.

Die Unterschiede der Mean Transit Time zwischen den einzelnen Regionen sind in der vor-

liegenden Studie signifikant.

Der Hippocampus weist mit 4,12 Sekunden den hdchsten Mittelwert {iber die gesamte Regi-
on (rechte und linke Seite) auf. Obwohl der Hippocampus, der Nucleus caudatus und die
graue Substanz einen vergleichbaren Blutfluss aufweisen, ist die Mean Transit Time im Hip-
pocampus l&nger als in den beiden anderen Regionen. Dies I&sst sich nicht mit der GroRe der
GroRe der ROI erklaren. Im Hippocampus wird eine kleinere ROl als in den beiden anderen
Regionen eingezeichnet und je kirzer der Weg, desto kiirzer sollte die Durchlaufzeit sein.
Alle drei Regionen gehdren zur grauen Substanz mit einem engmaschigen Kapillarnetzwerk
(Nickel et al., 2004). Das Kapillarnetzwerk kann jedoch regional unterschiedlich ausgebaut
sein (Nickel et al., 2004). Es ware mdglich, dass die Kapillaren im Hippocampus verzweigter
und starker geschléngelt sind als in den beiden anderen Regionen und somit im Hippocampus
bei &hnlichem Blutfluss die mittlere Durchlaufzeit langer ist. Insgesamt ist das Ergebnis im
Hippocampus jedoch fragwirdig. Der Hippocampus stellt die Region dar, welche am schwie-
rigsten auf den Perfusionshildern zu erkennen und einzuzeichnen ist, sodass es sein kann, dass

in der Berechnung VVoxel mitberiicksichtigt werden, welche nicht zum Hippocampus gehéren.

Die zweithéchste Mean Transit Time liegt im Centrum semiovale mit 3,87 Sekunden vor.
Dies passt zu dem ebenfalls niedrigen Blutfluss in dieser Region. Da das Centrum semiovale
zur weillen Substanz gehort, ist hier das Kapillarnetz sehr weitmaschig (Nickel et al., 2004)
und es dauert aufgrund des niedrigen Blutflusses in dieser Region vergleichsweise lange, bis

die Kontrastmittelpartikel durch die Kapillaren der ROl passiert haben.

Der Lobus piriformis zeigt die dritthtchste Mean Transit Time mit 3,72 Sekunden. Obwohl
hier der hochste Blutfluss vorliegt, ist hier die Mean Transit Time lang. Dies passt zu der gro-
Ben ROI, welche im Lobus piriformis eingezeichnet wird. Je gréRer die ROI, desto l&nger die
Kapillaren und desto I&nger die Durchlaufzeit.

Thalamus, graue Substanz und Nucleus caudatus weisen mit 3,28, 3,23, und 3,2 Sekunden
eine &hnliche niedrigere Mean Transit Time auf. Die GroRe der eingezeichneten ROIs im
Thalamus und im Nucleus caudatus sind vergleichbar, bei der grauen Substanz handelt es sich
um eine geringgradig kleinere Region im Vergleich zum Thalamus und zum Nucleus cau-

datus. Da sich die GroRRe der ROIs jedoch nur geringfugig unterscheiden, ist die Summe der
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Wege durch die ROI und somit die durchschnittliche Dichte des Kapillarnetzwerkes vermut-
lich dhnlich in den Regionen. Wie bereits erwahnt, setzt sich der Thalamus im Gegensatz zur
grauen Substanz und zum Nucleus caudatus aus grauen Kernbezirken sowie weillen Faserzi-
gen zusammen (Nickel et al., 2004; Stoffel, 2011) sodass hier das Kapillarnetz regional unter-

schiedlich teils weiter und teils engmaschiger sein kdnnte.

Die Ergebnisse der Ankunftszeit TO stimmen gut mit den Ergebnissen des zerebralen Blut-
flusses berein. Die weille Substanz im Centrum semiovale mit dem niedrigsten zerebralen
Blutfluss, zeigt mit 26,03 Sekunden die l&ngste Ankunftszeit. Im intermediéren Thalamus
liegt die Ankunftszeit bei 24,8 Sekunden. Die graue Substanz, der Lobus piriformis und der
Nucleus caudatus, welche die drei Regionen mit dem héchsten zerebralen Blutfluss darstellen,
weisen mit 24,3, 24,1 und 23,98 Sekunden eine &hnliche Ankunftszeit auf. Der Hippocampus
weist mit 24,95 Sekunden eine relativ hohe Ankunftszeit auf. Wie bereits erwahnt, sind die

Ergebnisse im Hippocampus aus messtechnischen Griinden als fraglich anzusehen.

Die gute Ubereinkunft von der Ankunftszeit TO und dem zerebralen Blutfluss ist zu erwarten,
da beide Parameter von dem Weg zu der ROI abhéngen. Vorteil der Ankunftszeit TO ist, dass
es ein einfach zu bestimmender Parameter ist, der keiner komplexen mathematischen Berech-
nung bedarf. Zudem ist die Ankunftszeit TO im Gegensatz zum zerebralen Blutfluss nicht auf
die Masse der ROI normiert.

5.3.4 Seitenunterschiede

Wie in der Grundannahme angenommen, liegen weder fiir den zerebralen Blutfluss noch fir
die Mean Transit Time und die TO signifikante Seitenunterschiede vor. Dieses Ergebnis steht
im Gegensatz zu aktuellen Perfusionsstudien mittels Einzelphotonen-
Emissionscomputertomographie (SPECT) beim Beagle. Die Autoren kdnnen eine asymmetri-
sche Verteilung der Perfusion mit einer generell hoheren Perfusion in der linken Hemisphére
des Gehirns und regionale asymmetrische Unterschiede im Lobus froantalis, temporalis und
parietalis ~ feststellen ~ (Martlé et al., 2013). In friheren  Einzelphotonen-
Emissionscomputertomographie-Perfusionsstudien beim Hund wurden, wie in dieser Studie,
keine Seitenunterschiede gefunden (Peremans et al., 2001). Aus humanmedizinischen
SPECT-Studien sind ebenfalls Seitenunterschiede in der Perfusion der Hemisphéren bekannt
(Catafau et al., 1996; Krausz et al., 1998; Lobaugh et al., 2000; van Laere et al., 2001). So-
wohl bei jungen, als auch alteren Probanden konnte bis auf den Lobus frontalis bei jungen
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Probanden und bis auf die weile Substanz eine niedrigere Perfusion in der linken Hemisphére
gefunden werden. Als mdgliche Ursache hierfiir werden Volumenunterschiede zwischen der
rechten und linken Gehirnhélfte diskutiert (Catafau et al., 1996). Soffler und Mitarbeiter
(2014) koénnen bei denselben Hunden, welche in dieser Studie untersucht werden, einen Sei-
tenunterschied in der Diffusion des Gehirns feststellen, mit einer héheren Diffusion in der
linken Hemisphdre. Als Ursache hierfur werden Spulenartefakte versus reale Unterschiede in
der Dichte der Neuronen im Zusammenhang mit Handigkeit diskutiert (Soffler, 2014).

5.4  Ausblick

Neben der Untersuchung von Patientengruppen mit unterschiedlichem Alter, Geschlecht und
Rassen ware es, wie bereits erwéhnt, in weiteren Studien vielversprechend zu ermitteln, ob
Unterschiede in der Perfusion bei zentralnervisen Erkrankungen bestehen. Krankheitsbil-
der wie Infarkte, Gehirntumoren, Epilepsie oder Hydrocephalus kénnten mittels dynamischer
Kontrastmittelperfusion auch beim Hund naher erforscht werden. Dies konnte zu einer Ver-
besserung der Diagnostik, Therapie und einer eventuellen Operationsplanung beitragen. Zu-
dem waére es etwa von Interesse die Perfusion im Gehirn von unterschiedlichen Spezies zu

vergleichen.

Durch Entwicklung neuer Technologien in der Datenerhebung kénnten in Zukunft Aufnah-
mezeiten verkirzt und die Auflésung der akquirierten Bilder verbessert werden. Eine Még-
lichkeit zur Verbesserung dieser Parameter stellt die Feldstarke dar (Essig et al., 2013). In
zukinftigen Studien wére es von Interesse Perfusionsstudien bei héheren Feldstarken durch-
zufiihren. Zudem wadre eine zukiinftige Standardisierung der Nachbearbeitungsprogramme

wiinschenswert (Essig et al., 2013).

In zukinftigen veterindrmedizinischen Untersuchungen kénnten zudem andere magnetreso-
nanztomographische Perfusionstechniken wie die Arterial Spin Labeling (ASL) beim Hund
angewandt und mit den Ergebnissen dieser Studie verglichen werden. Einem aktuellen Artikel
aus der Humanmedizin zufolge wird die ASL zunehmend zur quantitativen Bestimmung des
zerebralen Blutflusses in Kombination mit strukturellen Sequenzen eingesetzt (Telischak et
al., 2014). Der groRe Vorteil fir die Humanmedizin ist, dass keine Kontrastmittelapplikation
erforderlich ist (Telischak et al., 2014; Wong, 2014). In der Veterindarmedizin hingegen wer-
den bei den meisten MRT-Untersuchungen Kontrastmittel verwendet (Kuriashkin und Lo-

sonsky, 2000). Seit den Anfangen der Arterial Spin Labeling hat sich die Technik weiterent-
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wickelt und es stehen derweil eine Vielzahl verschiedener Pulssequenzen zur Verfiigung (Te-
lischak et al., 2014). Verschiedene Strategien um Limitationen, wie das niedrige Signal-zu-
Rausch-Verhéltnis zu verbessern, wurden vorgestellt (Telischak et al., 2014). Arbeitsgruppen
entwickeln neue ASL Sequenzen, welche auch eine Untersuchung des gesamten Gehirns er-
mdoglichen (Qin et al., 2014). Auch in den Auswertungs- und Nachbearbeitungsprogrammen

sind Fortschritte zu verzeichnen (Wong, 2014).

Neben dem Gehirn, wird die Perfusionsbildgebung in der Humanmedizin auch fur andere
Organsysteme eingesetzt. Beispielsweise wird die dynamische Perfusion bei der magnetre-
sonanztomographischen Bildgebung der Leber verwendet (Thng et al., 2014). In einer aktuel-
len Studie beschreiben Brodsky und Mitarbeiter (2014) eine dynamische Perfusionssequenz
mit hoher rdumlicher und zeitlicher Auflosung zur Darstellung der Leber. Diese kann den
Autoren zufolge fiir die Diagnostik und Uberwachung von hepatozellularen Karzinomen hilf-
reich sein (Brodsky et al., 2014). Ein weiteres Einsatzgebiet stellt die Bildgebung am Herzen
dar (Schwab et al., 2014; Shehata et al., 2014). Neben der PET und Perfusionsbildgebung
mittels Computertomographie, kann die Magnetresonanzperfusionsbildgebung zur Untersu-
chung des myokardialen Blutflusses insbesondere bei Patienten mit koronarer Herzerkran-
kung eingesetzt werden (Waller et al., 2014). Tan und Mitarbeiter (2014) untersuchen in einer
aktuellen Studie den Einfluss von Medikamenten auf die Perfusion der Niere bei der Ratte
mittels ASL (Tan et al., 2014b). Auch beim Menschen findet die Perfusionsbildgebung zur
Untersuchung der Durchblutung der Niere Anwendung (Tan et al., 2014a). Des Weiteren stel-
len die Prostata (Franiel et al., 2008; Ren et al., 2008; Isebaert et al., 2012; Cai et al., 2014)
und die Brust mogliche Einsatzgebiete dar (Kuhl et al., 1997; Delille et al., 2005; Hansen et
al., 2014). In zukilnftigen Untersuchungen wére es mdglich, beim Hund die Perfusion in ande-

ren Organsystemen mittels dynamischer Perfusionsbildgebung zu untersuchen.
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6 Zusammenfassung

In der vorliegenden Studie wird die Perfusion im Gehirn von gesunden, mesocephalen Hun-
den anhand der dynamischen Kontrastmittel-Perfusions-Magnetresonanztomographie in Nar-
kose evaluiert. Als Ziel wurde formuliert, die normale Verteilung der Perfusion in ausgewahl-
ten Gehirnarealen zu beschreiben. Zu diesen Arealen zahlen der Lobus piriformis, der Tha-
lamus, der Nucleus caudatus, das Centrum semiovale, die graue Substanz der GroRhirnrinde
sowie der Hippocampus. Verschiedene Perfusionsparameter wie unter anderem der regionale
zerebrale Blutfluss (CBF), das regionale zerebrale Blutvolumen (CBV), die mittlere Durch-
laufzeit (MTT) und die Ankunftszeit (TO) werden bestimmt. Uber eine arterielle Inputfunkti-
on (AIF) werden absolute Werte bestimmt. Insgesamt werden 11 Hunde untersucht. Aufgrund
von Artefakten und technischen Defekten werden drei Hunde aus der Datenauswertung aus-
geschlossen. In die statistische Auswertung gehen acht gesunde Beagle mit einem durch-
schnittlichen Alter von 29,88 + 6,4 Monaten ein.

Der Einfluss von technischen Faktoren sowie des Auswertungsprogrammes auf die erzielten
Ergebnisse wird diskutiert. Die Perfusionsparameter stehen im engen Zusammenhang. Diese
Zusammenhange werden erdrtert. Das Einzeichnen der interessierenden Regionen (ROIs) hat
im vorliegenden Versuchsaufbau einen signifikanten Einfluss auf den CBF und die MTT,
sowie Uber den Zusammenhang der Ankunftszeit TO zu dem CBF auch auf die T0O. Die AlIF
zeigt einen signifikanten Einfluss auf die MTT. Zwischen den unterschiedlichen Gehirnregio-
nen zeigen sich hochsignifikante Unterschiede bezliglich des CBF und signifikante Unter-
schiede in der MTT, die Ergebnisse der TO stimmen gut mit dem CBF Uberein. Der niedrigste
Mittelwert der CBF liegt in dem Centrum semiovale vor (146,84 ml/100g/min), gefolgt vom
Thalamus (230,4 ml/100g/min). Hippocampus, Nucleus caudatus und graue Substanz weisen
einen dhnlichen CBF auf. Der héchste CBF wird im Lobus piriformis (278,54 mi/100g/min)
gemessen. Die Unterschiede in den Regionen passen zu der Zugehorigkeit der Regionen zur
grauen und weillen Substanz. Insgesamt sind die erzielten absoluten Werte héher als in hu-
manmedizinischen Studien. Mdgliche Erklarungen sind ein héherer zerebraler Blutfluss beim
Hund im Vergleich zum Menschen, die Verwendung von Isofluran als Anésthetikum, techni-
sche Faktoren sowie das angewandte Auswertungsprogramm. Fir keinen der untersuchten

Parameter liegen Seitenunterschiede vor.
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Die mittels dynamischer Kontrastmittel-Perfusions-Magnetresonanztomographie erhobenen
Ergebnisse liefern einen ersten Einblick Uber die normale Verteilung der Perfusion im Gehirn
von gesunden Hunden. Abweichungen von den in dieser Studie ermittelten Werten, kénnten
auf pathologische Prozesse im Gehirn hinweisen. Auf dem Gebiert der Magnetresonanzperfu-
sionsbhildgebung gibt es auch in Zukunft in der Veterindrmedizin noch groRen Forschungsbe-
darf.

Vielversprechende Ergebnisse konnte die Untersuchung der Perfusion im Gehirn von unter-
schiedlichen Spezies, Rassen, Geschlechts- und Altersgruppen sowie bei verschiedenen zent-
ralnervésen Erkrankungen, welche mit einer verminderten oder erhdhten Durchblutung im

Gehirn einhergehen, liefern.
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7  Summary

In this study the perfusion in the brain of healthy, mesaticephalic dogs was evaluated by
means of dynamic susceptibility contrast enhanced MRI. The purpose of this study was to
describe the normal distribution of perfusion in selected brain areas. This areas included the
piriforme lobe, the thalamus, the caudate nucleus, the semiovale centre, the grey matter and
the hippocampus. Different perfusion parameters like the regional cerebral blood flow (CBF),
the regional cerebral blood volume (CBV), the mean transit time (MTT) and the arrival time
(TO) were evaluated. Absolute values were determined by the use of an arterial input function
(AIF). A total of eleven healthy Beagles were examined under general anesthesia. Three dogs
had to be excluded from the statistical analysis due to susceptibility artifacts and technical

errors during image acquisition. The average age of the Beagles was 29,88 + 6,4 months.

The perfusion parameters are closely related. This relationship as well as the influence of
technical factors and postprocessing software is discussed. The region of interest (ROI) selec-
tion runs have a significant influence on the CBF and the MTT. Indirectly there is also an
influence on the TO due to the strong correlation of the TO and the CBF. The MTT depends
significantly on the choice of AIF. There are highly significant differences between the CBF
and significant differences between the MTT of the selected areas. The results of the TO agree
well with the relationship between the TO and the CBF. The semiovale centre shows the low-
est mean CBF (146,8 ml/100g/min), followed by the thalamus (230 ml/100g/min). Hippo-
campus, caudate nucleus and grey matter have a similar, intermediate CBF. The highest mean
CBF is measured in the piriforme lobe (278,5 ml/100g/min). These results agree with the af-
filiation of the selected areas to white and grey matter. Generally the measured absolute val-
ues are higher than data reported in human medicine. A possible explanation for this differ-
ence is a higher blood flow in the brain of dogs compared to humans. Other reasons could be
the use of isofluran for anesthesia, technical factors as well as the used postprocessing soft-
ware. There are no significant differences between the evaluated perfusion parameters of the

right and left cerebral hemisphere.

The results of this study provide a first insight into the normal distribution of perfusion evalu-
ated by means of dynamic susceptibility contrast enhanced MRI in the brain of healthy dogs.
Discrepancies from the determined data in this study could be a sign of pathologic conditions

in the brain.
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The research of perfusion MRI in veterinary medicine is still at its beginning. It could be
promising to investigate brain perfusion in different species, breeds, groups of age as well as

in different diseases of the central nervous system, which lead to an increased or reduced
blood circulation in the brain.
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