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Abstract

Magnetic resonance imaging (MRI) is used not only for visualization of tissue morphology
but also for extraction of information on functional tissue parameters, which may serve for
example to determine perfusion [1-4]. Such functional parameters are obtained by fitting
compartment models to the shape of signal-time curves measured by dynamic contrast
enhanced MRI (DCE-MRI) in tissue. The rationale for this approach is that the shape of
the signal-time curve is determined by functional tissue parameters. It should therefore
be possible to extract the tissue parameters from the signal-time curve. To extract the
information about the tissue parameters compartment models are fit to the signal-time
curve. The parameters of the compartment model that are used as fit parameters are
assumed to reflect certain tissue parameters.

Compartment models are commonly used to estimate tissue parameters in general and
perfusion parameters in particular. Correlations have been found between the compartment
model parameters and properties of interest such as tumor malignancy, or drug efficiency.
However, an independent, for example histological, verification is often not done (in most
cases because it is not practical). What the parameters obtained by means of a compart-
ment model really mean therefore often remains unknown. This work investigated a very
commonly used compartment model for the determination of perfusion parameters: the
permeability-limited Tofts model, to be referred to as the Tofts model for short in the
following.

A previous study revealed discrepancies between MRI measurement (and the usage of
the tofts model) and histometry of functional parameters in the Dunning R3327-G prostate
tumor model in 17 Copenhagen rats. There were discrepancies in relative blood volume v,
and relative extracellular extravascular volume v, [5,6]. While v, was measured directly
from MRI signal, v, was determined by fitting the tofts model to MRI signal-time curves.
The values of v, were the same for MRI and histometry in normal prostate tissue but they
were overestimated by MRI in tumor by 60% (relative to histometrically determined values,
which were taken as the gold standard). Furthermore, the tofts model underestimated v,
in normal tissue by a factor of 0.35 and overestimated v, by a factor of 2 in tumor. The aim
of the present work was to investigate these discrepancies in detail in order to gain more
insights into the possibilities and limitations of compartment models in assessing tissue
parameters. Two hypotheses were tested. The first hypothesis was that the overestimation
of vy is due to water exchange between blood and tissue. The second hypothesis was that
the overestimation and underestimation of v. are attributable to other structural tissue



parameters, which the simplistic Tofts model does not consider.

The 60% overestimation of v, using MRI was tackled by taking effects of water exchange
into account. Water exchange has so far been neglected in the MRI determination of wvy,.
Effects due to water exchange account for about 30% to 50%. The remaining overestimation
may be attributable to increased capillary fenestration in tumor, measurement inaccuracies
or a systematic problem or limitations of the compartment model used. Especially the
lack of data on the mean residence time of water in prostate capillaries prevents a more
accurate assessment of the overestimation of blood volume due to water exchange. However,
this first approach confirms the hypothesis that (at least a good part of) the measured
overestimation of v, in tumor can be explained by water exchange.

To explain the differences between histometry and MRI (using the Tofts model) in the
measurement of v,, the diffusion of contrast agent through tissue was simulated. The simu-
lation was restricted to two spatial dimensions and incorporated the following parameters:
tissue porosity, tissue tortuosity, capillary permeability, intercapillary distance and capilla-
ry radius. The simulation of contrast agent diffusion yielded concentration-time curves, to
which the Tofts model was fitted. The fitting parameters were v, and capillary permeability
P. By optimizing the fit the Tofts model provided values of v, and P. These values were
compared with the corresponding values set in the diffusion simulation.

For a small capillary radius (4 pum, typical of capillaries in tumor tissue) the capillary
permeabilities determined using the Tofts model were systematically underestimated by a
factor of 0.5. This was the case for rather unrealistic values of tissue tortuosity (A = 1).
For the more realistic tortuosity value of A = 1 the Tofts model underestimated P even by
factor of about 0.1 and for A = 2.3 by a factor of about 0.02. The factors by which the Tofts
model underestimated capillary permeability were independent of capillary permeability
and intercapillary distance.

For a larger capillary radius (12 pm, typical of capillaries in normal tissue) the capillary
permeabilities determined using the Tofts model were overestimated by a factor of about
1.3 for A = 1 and underestimated by a factor of about 0.3 and 0.06 for A = 1.6 and A = 2.3,
respectively. In relation to capillary distances, the overestimation of permeability tended
to increase with decreasing capillary distances (< 50 pm) while it was independent of
capillary distances.

The simulations showed that the Tofts model either underestimated or overestimated
v, depending on capillary permeability, capillary distance, and tissue tortuosity. For si-
mulations of tumor-like tissue (i.e. capillary radius of 4 pm and intercapillary distances
between 30 and 70 pum) and a capillary permeability of 0.03 pum/s, the Tofts model over-
estimated the permeability by a factor of about 2 (for A = 1 and A = 2.3) to 6 (for
A = 1.6). This result is in accordance with the overestimations of the Tofts model found
for prostate tumor in animal experiments [5]. For higher capillary permeabilities (0.3 um/s
and 3.3 pm/s), the Tofts model reproduced the v.-values used in the simulation without
overestimation or underestimation.

For simulations of normal tissue (i.e. capillary radius of 12 pm and intercapillary di-
stances between 200 and 300 um), it depends on capillary permeability if there is an
overestimation or an underestimation of v.. For a capillary permeability of 0.3 pym/s the
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Tofts model overestimates permeability by a factor of up to 1.3. While for a permeability
of 3.3 pm/s there was underestimation by a factor of 0.88. This is a much lower undere-
stimation than that found in animal experiments (i.e. an underestimation by a factor of
0.35 [5]). However, for capillary permeability of 0.03 pm/s, there were larger underestima-
tions, which varied with intercapillary distance. For capillary distances from 100 to 300
pm, the Tofts model underestimated v, by a factor of 0.38 to 0.03.

Summarizing the results of our v, determination using the Tofts model, it was found
that capillary distance, capillary permeability, and tissue tortuosity can lead to discrepan-
cies which qualitatively reproduce the experimentally found discrepancies. These findings
confirm our hypothesis that the overestimation and underestimation of v, can be explained
by other structural tissue parameters other than those used in the Tofts model.

This results show that the parameters P and v, as predicted by the Tofts model are
strongly influenced by other tissue parameters. Permeability is influenced by tortuosity
and v, by capillary distances and permeability. These influences have not been adequately
taken into account in earlier investigations. As was shown here, the Tofts model may yield
tissue parameters which poorly reflect reality. This is an important result since models such
as the Tofts model are commonly used for diagnostic and therapeutic purposes. Future re-
search has to focus on how structural tissueparameters affect compartment models like the
Tofts model. It may well turn out that compartment models are principally inadequate for
extracting information on some isolated tissue parameters due to the complex interaction
if these parameters in biological tissue.

An interesting approach to investigate this problem may be derived by expanding the
approach used in this work, i.e. the application of 2D or 3D diffusion simulations to extract
reliable information on tissue parameters from signal-time curves generated using magnetic
resonance imaging. To do so, thorough preliminary histologic investigations of capillary
distances, capillary radii, capillary permeability, and tissue tortuosity are needed to obtain
reliable input data on these parameters. This must be done for a large variety of tissues
including healthy tissues as well as tumors and tissue affected by other pathologies such as
inflammation. Based on such data, diffusion simulations could be used to fit the measured
signal-time curves leading to a much more accurate assessment of tissue parameters and
improving MRI-based diagnostic determination of functional parameters.
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Einleitung

Die Magnetresonanztomographie (MRT) ist ein hdufig verwendetes bildgebendes Verfah-
ren Sie hat innerhalb der bildgebenden Diagnostik eine grofie und weiter zunehmende
Bedeutung, vor allem aufgrund ihres hervorragenden Weichteilkontrastes, der Moglichkeit
zur multiplanaren bzw. 3-D Bildgebung und der Vermeidung des Einsatzes ionisierender
Strahlung. Viele Erkrankungen lassen sich bei der MRT als Abweichungen vom normalen
Bild direkt nachweisen und exakt lokalisieren und héufig ist auch eine spezifische Diagnose
moglich. Langfristig wird dabei, neben der einfachen Lokalisierung eines suspekten Are-
als, eine verlissliche Diagnose und Graduierung* eventueller Tumore angestrebt. Vor allem
von einer zuverlédssigen Tumorgraduierung mittels MRT ist man dabei noch ein gutes Stiick
entfernt. Zwar lassen sich unterschiedliche Gewebe gut diskriminieren und auch Gewebeauf-
falligkeiten entdecken, aber ob es sich bei den Auffalligkeiten um Krebs oder beispielsweise
eine entziindliche Verénderung handelt, das ist nicht immer klar feststellbar [7,8].

Hier setzen die Untersuchungen dieser Arbeit an. Sie beschéftigt sich mit der kon-
trastmittelgestiitzten MRT der Prostata im Rahmen der medizinischen Tumordiagnostik.
Kontrastmittel (KM) werden aus verschiedenen Griinden eingesetzt: Um Tumore zu ent-
decken, wird qualitativ beurteilt, wann und wie schnell sich Kontrastmittel in bestimmten
Gebieten anreichert (die Kliniker sprechen dann vom KM enhancement). Ferner sollen aus
einer quantitativen Analyse der Durchflutungsdynamik Riickschliisse auf die Gewebestruk-
tur gezogen und so die Malignitdt von Tumoren eingeschétzt werden. Dieser letzte Punkt
ist es, mit dem sich diese Arbeit hauptséchlich beschéftigt. Sie wird sich kritisch mit einem
sehr géngigen Verfahren zur Ableitung von Gewebeparametern aus Durchflutungsdynami-
ken auseinandersetzen.

Die Durchflutungsdynamik eines Kontrastmittels wird sowohl durch die rdumliche Ver-
teilung als auch der zeitliche Verlauf der Anreicherung im Gewebe beschrieben. Damit ein
Kontrastmittel aus den Blutgefdfien in das Gewebe gelangen kann, muss es hinreichend nie-
dermolekular sein. Da sich Tumore von gesundem Gewebe strukturell unterscheiden, zeigen
sich unterschiedliche Durchflutungsdynamiken. Prinzipiell lassen sich Prostatatumore an-
hand der Durchflutungsdynamik lokalisieren [9,10] und in einem begrenzten Maf auch in
ihrer Malignitét einschétzen [8]. Bei der Einschitzung der Malignitét wird im einfachsten
Fall die rdumliche Ausdehnung eines suspekten Gebietes betrachtet. Zu einer genaueren

*Unter Graduierung versteht man hier die Bewertung der Malignitét, also Bosartigkeit, von Tumoren
entsprechend einer zugrunde gelegten Gradeinteilung (z.B. die Gradeinteilung nach Gleason, vgl. Abschnitt
1.2.3).



Einschétzung ist die Bestimmung struktureller Gewebeparameter notwending. Dazu wird
unter Einsatz eines Kontrastmittels der Signal-Zeit-Verlauf im suspekten Gebiet gemessen.
An diese Signal-Zeit-Verldufe werden Modellkurven angepasst. Die Anpassungsparameter
der eingesetzten Modelle sind anatomischen und physiologischen Parametern zugeordnet.
Eine optimierte Kurvenanpassung liefert Werte fiir die Anpassungsparameter, die dann als
Werte der entsprechend zugeordneten physiologischen Parameter aufgefasst werden. Solche
physiologischen Parameter sind z.B. das relative Blutvolumen, das relative Volumen der
Zellzwischenrdume, der Blutfluss oder die Permeabilitat (Durchlissigkeit) der Blutgefafle.
Die dabei verwendeten Modelle sind sogenannte Kompartmentmodelle.

Kompartmentmodelle werden in Medizin bzw. Pharmazie verwendet, um Wirkstoff-
ausbreitung und -abbau im Organismus zu modellieren. Man teilt dabei das Gewebe (in
der Pharmazie oft auch den ganzen Korper) in fiktive Rdume (Kompartments) ein, die
den anatomischen Regionen zugeordnet werden. So wird ein Organ z.B. mit einem Zwei-
kompartmentmodell beschrieben, in dem ein Blutkompartment und ein Gewebekompart-
ment eingefithrt wird. Das Blutkompartment soll dann die (Wirk)Stoffkonzentration in
siamtlichen Blutgefafien und das Gewebekompartment die entsprechende Konzentration
im Gewebe ausserhalb der Blutgefafie beschreiben. Es wird dabei angenommen, dass in
den Kompartments die jeweils betrachtete Substanz instantan homogen verteilt ist. Je
nach Modellvorstellung variiert man die Anzahl und die Verbindungen zwischen den Kom-
partments. Austauschprozesse zwischen miteinander verbundenen Kompartments werden
durch Austauschkonstanten beschrieben. Entsprechend der Anzahl und der Anordnung
der Kompartments, sowie dem Wert der Austauschkonstanten, ergibt sich die Kinetik, also
der zeitliche Verlauf der Konzentration in den einzelnen Kompartments. Kompartmentmo-
delle zeichnen sich durch ihre Einfachheit aus, die allerdings auch eine Schwéche ist, da
diese Einfachheit die Komplexitéit der organischen Situation nur begrenzt wiedergibt. Im
Rahmen dieser Arbeit wird gezeigt werden, dass z.B. das Ansteigen des Parameters fiir
Gefafipermeabilitéit in einem Kompartmentmodell auf eine ganz andere anatomische oder
physiologische Grofie zuriickzufiihren ist. Eine Grofle, die in dem Kompartmentmodell gar
nicht enthalten ist. Hier deutet sich beziiglich der Verwendung von Kompartmentmodel-
len ein weiteres Problem an. Zum einen soll die Anzahl der verwendeten Kompartments
moglich klein gehalten werden um nicht zu viele Anpassungsparameter zu bekommen, die
zwar zu einer guten Anpassung fithren, ohne aber etwas iiber die tatséchlichen physiolo-
gischen und anatomischen Verhéltnisse auszusagen. Zum anderen fiihrt eine (zu) kleine
Anzahl an Kompartments zu einer ungenaueren Beschreibung, vor allem wenn es mehr
einflussreiche physiologische und anatomische Faktoren gibt als Kompartments.

Im Mittelpunkt dieser Arbeit steht die Frage, wie zuverlissig Kompartmentmodelle
Gewebeparameter bestimmen kénnen und wo ihre Grenzen liegen. Dazu wird eine in der
kontrastmittelgestiitzten MRT weit verbreitete Klasse von Kompartmentmodellenden un-
tersucht: das permeabilitéitslimitierte Toftsmodell. Es wird in der Praxis verwendet, um
Perfusionsparamter (d.h. Durchflussparameter) wie Kapillarpermeabilitit und relatives
Zellzwischenraumvolumen zu bestimmen. Unter dem relativen Zellzwischenraumvolumen
versteht man das anteilige Volumen der Zellzwischenrdume am Gesamtvolumen des Ge-
webes. Bei der Untersuchung des permeabilitéitslimitierten Toftsmodells wird insbesondere



der Frage nachgegangen, ob und wenn ja in welchem Mafle, die von diesem Modell gelie-
ferten Parameter (ndmlich Kapillarpermeabilitéit und relatives Zellzwischenraumvolumen)
von anderen Gewebeparametern, die das Toftsmodell nicht beriicksichtigt, beeinflusst wer-
den (z.B. Kapillarabstdnde, Kapillarradien oder Gewebetortuositét).

Diese Arbeit bildet einen theoretischen Schwerpunkt im Rahmen des DFG Projekts
Funktionelle Bildgebung der Vaskularisation und Perfusion des Prostatakarzinoms mit der
dynamischen MRT: Korrelation mit morphometrischen Parametern, welches am Institut
fiir Radiologie der Charité Berlin durchgefiihrt wurde. Grundlage, Ausgangspunkt und
Motivation der vorliegenden Arbeit sind vorangegangene tierexperimentelle Arbeiten am
Institut fiir Radiologie der Charité [5], die deutliche Diskrepanzen zwischen den Ergebnissen
von Gewebeuntersuchungen und den entsprechend iiber MRT und Kompartmentmodellen
bestimmten Gewebeparametern zeigten.

Die erste Diskrepanz zeigte sich bei der Messung von relativen Blutvolumina in ge-
sundem Gewebe bzw. Tumorgewebe von Ratenprostatae. Das relative Blutvolumen ist
das anteilige Volumen des Bluts am Gesamtvolumen des Gewebes. Es zeigte sich, dass
im gesunden Gewebe die per MRT bestimmten relativen Blutvolumina mit den histolo-
gisch gemessenen iibereinstimmten, wahrend sie im Tumor um 60% iiberschétzt wurden.
In dieser Arbeit wird iiberpriift, ob diese Uberschitzung des relativen Blutvolumens bei
der MRT-Messung durch Wasseraustauscheffekte erkliart werden kann. Der Einfluss des
Austausches von Wassermolekiilen zwischen Blutgefifien und umgebenden Gewebe auf die
MRT-Messung wurde in den urspriinglichen Messungen vernachlissigt. Das Verfahren zur
Blutvolumenbestimmung wird in dieser Arbeit modifiziert, um Wasseraustauscheffekte zu
berticksichtigen. Dazu wird ein Zwei-Kompartment-Modell verwendet und der entsprechen-
de Einfluss des Wasseraustausches auf die Blutvolumenbestimmung bei der verwendeten
MRT-Messung simuliert. Dabei sind die entscheidenden Parameter die Aufenthaltsdauern
von Wasser in Blutgefafien bzw. in Gewebe. Unter Variation dieser Aufenthaltsdauern in-
nerhalb eines Wertebereichs, der durch Literaturwerte eingegrenzt ist, wird der Einfluss des
Wasseraustausches auf die Blutvolumenbestimmung untersucht. Die Ergebnisse werden an-
schliefend mit der experimentell festgestellten Uberschiitzung des relativen Blutvolumens
von 60% verglichen.

Die zweite Diskrepanz wurde bei der Messung des relativen Zellzwischenraumvolumens
(auch relatives interstitielles Volumen genannt) offenkundig. Das relative interstitielle Vo-
lumen wurde vom Toftsmodell im Tumor etwa um einen Faktor 2 gegeniiber den Ergeb-
nissen der Histologie {iberschitzt und im gesunden Gewebe etwa um einen Faktor 0.35
unterschétzt. In dieser Arbeit wird iiberpriift, ob diese Uber- und Unterschiitzung des re-
lativen interstitiellen Volumens auf den Einfluss von Kapillarabstdnden, -radien und/oder
Gewebetortuositiaten zuriickgefithrt werden konnen. Dies sind Gewebeparameter, die sich in
Tumor und gesundem Gewebe deutlich unterscheiden und die irrtiimlicherweise vom Tofts-
modell als Anderungen des relativen interstitiellen Volumens interpretiert werden konnten.

Um mogliche Abweichungen des Toftsmodells von tatsédchlichen Gewebeparametern zu
untersuchen, wird eine Computersimulation entwickelt, welche die Diffusionsgleichung fiir
den Fall der Diffusion in pordésen Medien in zwei Raumdimensionen numerisch 16st. Hier
muss die Diffusion in porésen Medien betrachtet werden, da das verwendete Kontrastmittel



nicht in Zellen eindringt, sondern nur durch die Zellzwischenrdume diffundiert. Simuliert
wird also die diffusive Ausbreitung eines niedermolekularen Kontrastmittels aus den Blut-
kapillaren in das umgebende Korpergewebe (welches in der Simulation als pordses Medi-
um augefasst wird). Dabei werden die Einfliisse von variierenden Kapillarpermeabilititen,
mittleren Kapillarabstéinden, Kapillarradien, Gewebetortuosititen und relativen intersti-
tiellen Volumina untersucht. Es sind vor allem Kapillarpermeabilititen, Kapillarabstdnde
und Kapillarradien, welche sich im Prostatakarzinom spezifisch vom gesunden Gewebe un-
terscheiden [5,11].

Zunéchst wird mittels Diffusionssimulation untersucht, wie gut das Toftsmodell die
tatsdchlichen Kapillarpermeabilitdten vorhersagt. Obwohl die Permeabilitit keine Mess-
grofle bei den oben erwahnten Experimenten war, ist sie doch ein wichtiger Parameter, der
oft aus Toftsmodellen extrahiert und zur Beurteilung der Gewebephysiologie herangezogen
wird (z.B. [12-14]). Die Permeabilitét ist somit eine wichtige GroBe, die bei einer Unter-
suchung der Moglichkeiten und Grenzen von Toftsmodellen nicht unberiicksichtigt bleiben
darf. In dieser Arbeit werden dabei die Kapillarabstdnde und -radien in der Diffusionssimu-
lation so gewihlt, wie sie fiir gesundes Gewebe und Tumor typisch sind. Die Permeabilitét
der Kapillarwénde wird variiert und das Toftsmodell an die simulierten Konzentrations-
Zeit-Verldufe angepasst. Der Anpassungsparameter im Toftsmodell ist dabei zunéchst nur
die Permeabilitit (das relative interstitielle Volumen wird im Toftsmodell auf den korrek-
ten Wert gesetzt). Anschliefend wird die vom Toftsmodell ermittelte Permeabilitéit mit
derjenigen verglichen, die tatsdchlich in der Diffusionssimulation vorlag.

Darauf aufbauend werden anhand weiterer Gewebemodelle mogliche Diskrepanzen zwi-
schen den tatséichlichen und den mittels Toftsmodell bestimmten Werten (fiir die Kapillar-
permeabilitat und das relative interstitielle Volumen) untersucht. Dabei steht die Frage im
Vordergrund, wie sich Kapillarabsténde, -radien und Gewebetortuosititen auf die Bestim-
mung der Kapillarpermeabilitdt und des relativen interstitiellen Volumens per Toftsmodell
auswirken. Die Ergebnisse werden mit den gemessenen Diskrepanzen bei der Bestimmung
des interstitiellen Volumens verglichen.

Am Ende dieser Arbeit wird ein Ausblick gegeben, der eine Verbindung zwischen den
gefundenen Ergebnissen und aktuellen Untersuchungen an Patienten herstellt sowie An-
kntiipfungspunkte fiir weitere Forschungsarbeiten aufzeigt.



Kapitel 1

Grundlagen

1.1 Diffusion

Unter Diffusion versteht man einen Transportprozess von Materie, der durch rdumliche
Inhomogenitiaten der Materieverteilung (Konzentrationsgradienten) getrieben wird. Dabei
handelt es sich um einen Nettotransport von Teilchen aus einem Raumgebiet héherer Kon-
zentration in ein Raumgebiet niedrigerer Konzentration.

Ursache dieses Nettotransports ist die zuféllige thermische Bewegung der Teilchen auf
mikroskopischer Ebene. Da in Gebieten hoher Konzentration mehr Teilchen pro Raumge-
biet vorhanden sind als in Gebieten niedrigerer Konzentration werden im zeitlichen Mittel
mehr Teilchen aus dem Gebiet hoherer Konzentration in Richtung des Gebietes niedrigerer
Konzentration wandern als umgekehrt.

In diesem Abschnitt werden zunéchst kurz die Grundlagen der Standarddiffusion nach
Fick zusammengestellt, die anschlieBend fiir den Fall von Diffusion in porésen Medien er-
weitert werden. Der entsprechende Formalismus zur Diffusion in portsen Medien ist vor
allem in der Geologie und technischen Chemie entwickelt worden. Seit mindestens 30 Jahren
wird er auch fiir die Beschreibung der diffusiven Ausbreitung von Stoffen in den Zellzwi-
schenrdumen biologischer Gewebe verwendet [15,16].

1.1.1 Diffusionsgleichung

Im Rahmen dieser Arbeit wird nur die makroskopische Beschreibung der Diffusion be-
nutzt, um die Ausbreitung von Kontrastmittel (KM) im Gewebe zu untersuchen. D.h.
es werden nicht die Wege der einzelnen Molekiile des KM beriicksichtigt, vielmehr wird
das KM als kontinuierlich angesehen und die Ausbreitung des Kontinuums mittels der
Diffusionsgleichung beschrieben. Die makroskopischen Beschreibung der Diffusion ist hier
deshalb gerechtfertigt, weil die betrachteten Diffusionsstrecken im Gewebe in der Grofien-
ordnung 100 pm liegen. Bei diesen Skalen ist es nicht nétig, die Trajektorien der einzelnen
Molekiile, die durch Stée zwischen Kontrastmittel- und Wassermolekiilen zustande kom-
men, zu verfolgen. Die mittlere freie Weglinge von solchen Stoflen in Fliissigkeiten liegt
in der GroBlenordnung der Molekiildurchmesser, also im Bereich von einigen Nanometern.
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1.1. Diffusion

Somit kann man auf der hier interessierenden Skala von 100 pm das KM als Kontinuum
betrachten und seine Diffusion makroskopisch behandeln.

Im Folgenden werden verschiedene Formen der Diffusionsgleichung fiir verschiedene
Félle betrachtet. Zundchst werden kurz die homogene, isotrope und die inhomogene (an)-
isotrope Diffusion behandelt. Anschlieend wird ausfiihrlicher auf die fiir diese Arbeit be-
sonders wichtige Diffusion in porésen Medien eingegangen.

Homogene, isotrope Diffusion

Die Diffusionsgleichung wird typischerweise in zwei Schritten hergeleitet.

Im ersten Schritt wird angesetzt, dass die Teilchenstromdichte j(x,t) proportional zum
Gradient der Teilchenkonzentration C(x,t) ist. Teilchenstromdichte und Teilchenkonzen-
tration sind hier beide Funktionen von der Zeit t und vom Ortsvektor x. Von hier an soll
der Ubersichtlichkeit halber nur C' statt C(x,t) und j statt j(x,t) benutzt werden.

j=-DvC (1.1)

Dieser Zusammenhang wird auch erstes Ficksches Gesetz genannt. Das Minuszeichen gibt
an, dass der Teilchenstrom entgegen der Richtung des Konzentrationsgradienten verlauft.
Die Proportionalitdtskonstante D wird als Diffusionskoeffizient bezeichnet und ist eine
materialspezifische Grofle des Mediums, in welchem die Teilchen diffundieren. Der Diffu-
sionskoeffizient stellt ein Mafl dafiir dar, wie leicht sich diffundierende Teilchen durch das
gegebene Medium bewegen koénnen.

D hat die Dimension Fliche/Zeit, was man als Produkt von einer mittleren freien
Weglénge und einer mittleren Teilchengeschwindigkeit auffassen kann. Wie gut ein Teilchen
durch das Medium diffundiert, wird also durch die mittlere freie Weglénge innerhalb des
Mediums sowie der mittleren Geschwindigkeit des Teilchens, bestimmt.

Dies findet seinen Ausdruck in der Einstein-Smoluchowski Beziehung. Diese wird in
mehreren Formen benutzt (vgl. Gl. (1.2) bzw. Gl (1.19)). Die Form, die hier interessiert
lautet:

1-

wobei [ die mittlere freie Weglinge und o die mittlere Geschwindigkeit des diffundieren-
den Teilchens bezeichnet. Wie hoch nun die mittlere freie Weglénge und Geschwindigkeit
des Teilchens in einem Medium ist, hingt wiederum von den Eigenschaften des Medi-
ums ab, wie Temperatur 7" und Viskositédt 7. Fiir eine Reihe vereinfachender Annahmen
(vernachlassighbare Wechselwirkung zwischen Teilchen des diffundierenden Stoffes, also hin-
reichende Verdiinnung; kugelférmige Teilchen; Diffusion findet in Newtonscher Fliissigkeit
statt) setzt die Einstein-Stokes Relation diese Grofien zum Diffusionskoeffizienten in Be-
ziehung:

ET

D = :
6mnr

(1.3)



Kapitel 1. Grundlagen

Dabei ist k£ die Boltzmannkonstante und r der Radius des als kugelférmig angenommenen
diffundierenden Teilchens.

Im zweiten Schritt wird die Massenerhaltung beim Diffusionstransport beriicksichtigt.
Dafiir wird Gl. (1.1) in die Kontinuitétsgleichung eingesetzt:

%—f =-Vj=DV?’C (=DAC). (1.4)
Diese Gleichung wird auch als zweites Ficksches Gesetz bezeichnet. Sie soll hier kurz als
Diffusionsgleichung bezeichnet werden. Fiir den Fall der homogenen Diffusion, d.h. fiir
den Fall, dass der Diffusionskoeffizient nicht vom Ort abhéngt, kann man D auch vor die
Divergenz ziehen (wie es in Gl. (1.4) steht). V2 wird als Laplace-Operator bezeichnet und
auch als A geschrieben.

Inhomogene, (an)isotrope Diffusion

Sei der Diffusionskoeffizient eine Funktion des Ortes D(x). Dann ergibt sich fiir die Teil-
chenstromdichte:

j=-D(x)VC
und fiir die Diffusionsgleichung:
% =V(D(x)VC). (1.5)

Die GL. (1.5) erscheint die passendste Beschreibung fiir das Problemgebiet dieser Arbeit
zu sein, schliellich beriicksichtigt sie die Inhomogenitéit des Diffusionskoeffizienten. Wollte
man noch Anisotropie beriicksichtigen, miisste D(x) als Tensor zweiter Stufe aufgefasst
werden. Die vorliegende Arbeit wird allerdings nur den isotropen Fall betrachten, d.h.
D(x) als Skalar auffassen. Dies stellt eine Beschrankung der Allgemeinheit dar, die fiir den
Realfall trotzdem brauchbar ist, wie etwa die Arbeiten [15,17-19] zeigen. Hinsichtlich der
Isotropie der Diffusion im Gewebe sind die experimentellen Ergebnisse uneinheitlich. Man
findet sowohl Gebiete isotroper [15,17,18], als auch anisotroper [20-22] Diffusion.

Wie im n#chsten Abschnitt gezeigt wird, kann durch den Ansatz, Gewebe als poroses
Medium aufzufassen, die Inhomogenitéit der Diffusion mit einen globalen Parameter (Tor-
tuositéit vgl. Abschnitt 1.1.2) beriicksichtigt werden. Dadurch ergibt sich die wichtige Ver-
einfachung, dass D(x) als homogen angesetzt werden kann (also D(x) = D). Durch eine
geeignete Volumenmittelung wird ein effektiver Diffusionskoeffizient definiert, welcher den
Einfluss der Struktur des porosen Mediums auf die Diffusion beriicksichtigt. Dabei werden
lokale Inhomogenitéten, aufgrund engerer oder weiterer Zellzwischenrdume, durch die so-
genannte Tortuositdt beschrieben. Dieser vereinfachende Ansatz, das Gewebe als poroses
Medium aufzufassen, hat sich als sehr erfolgreich erwiesen [15,16,23]. Das Ansetzen eines
homogenen Diffusionskoeffizienten ist auch deshalb sinnvoll, da auf den hier behandel-
ten GroBenskalen (= 1 — 100 um) der Diffusionskoeffizient in den Zellzwischenrdumen

7



1.1. Diffusion

[
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Abbildung 1.1: Ré&umliche Umgebung der Zellen eines Gewebes iiber fiinf
GroBenordnungen (untere Skala): Der Bereich ist in sechs Zonen eingeteilt: 0.002 pm ist die
typische Groflenskala der Lipiddoppelmembran von Zellen und ihrer direkten Umgebung
(Zone 1); ab 0.02 pm kommen die Membranen der nichsten Nachbarzellen in Sicht (Zone
2); mit wachsenden Skalen wird die makroskopische Beschreibung der Diffusion zunehmend
anwendbar (Zonen 3-5) und das Konzept vom portsen Medium sinnvoll (Zone 4-5). In Zone
6 wird schliefllich der Submillimeterbereich verlassen. Abbildung aus: [16]

als konstant angesehen werden kann. Lokale Schwankungen des Diffusionskoeffizienten im
Zellzwischenraum sind erst auf eine Skala von ~ 0.01 — 0.001 pm zu erwarten [16]. Der
Diffusionskoeffizient im Zellzwischenraum wird durch Proteinketten bestimmt, welche von
den Zellmembranen in den Zellzwischenraum hineinragen (vgl. Abschnitt 1.1.3). Auf einer
Skala von ~ 1—100 pm fiithrt dies dazu, dass der Einfluss dieser Proteinketten ausgemittelt
wird und durch einen konstanten Diffusionskoeffizienten des Zellzwischenraumes beschrie-
ben werden kann (vgl. Abbildung 1.1). Auch wenn das Schema aus Abbildung 1.1 Gehirn-
gewebe darstellt, ist davon auszugehen, dass die Groflenordnungen auch fiir Zellstrukturen
anderer Gewebe gelten. Der Wert des Diffusionskoeffizienten im Zellzwischenraum wird im
Labor gemessen. Dazu benutzt man sogenanntes Agarose-Gel*. Dabei handelt es sich um
ein Polysaccharid, das aus Rotalgen hergestellt wird und ein gutes Geliermittel darstellt.
Durch Zugabe von Wasser zu ca. 0.3% (w/v)! wird ein Gel gebildet, das die Matrix in den
Zellzwischenraumen modelliert (z.B. [24,25]).

*Das Wort Agar ist vom malaiischen Wort Agar-Agar abgeleitet, was iibersetzt soviel bedeutet wie
»gelierendes Lebensmittel aus Algen®.

"Dabei steht (w/v) fiir weight /volume. Es handelt sich dabei um die Gehaltsgrofe Massenkonzentration.
Sie ist iiber folgende Rechenvorschrift definiert: Masse des zu losenden Stoffes in Gramm dividiert durch
das Volumen des Losungmittels in Milliliter x100. In den Biowissenschaften werden bei diesem Verhéltnis
die Einheiten weggelassen und statt dessen ”%(w/v)” dahinter gesetzt.
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1.1.2 Diffusion in porésen Medien

Der Einfachheit halber wird von nun an statt von diffundierendem Stoff bzw. diffundie-
renden Teilchen einfach kurz von Indikator gesprochen. Hauptséichlich wird es sich dabei
im Rahmen dieser Arbeit um das Kontrastmittel der durchgefithrten MRT handeln.

Nun soll der fiir die vorliegende Arbeit wichtige Fall der Diffusion in porésen Medien
betrachtet werden. Dieser Fall ist deshalb von Bedeutung, da das hier betrachtete KM
beim Diffundieren durch das Gewebe nicht in Zellen eindringt. Es diffundiert von den
Blutgeféfien ins Gewebe und breitet sich dort nur im extrazellularen Raum (EZR) aus.

Dies entspricht einem porosen Medium, in welchem der EZR die Poren und die Zellen
den undurchdringlichen Teil des Mediums darstellen (vgl. Abbildung 1.2). Transportphéno-
mene in porésen Medien spielen in vielen verschiedenen Gebieten eine Rolle, z.B. in der
Geophysik, Hydrologie oder technischen Chemie. Auch die Beschreibung von Hirngewebe
als poroses Medium hat sich als sinnvolle Form der Beschreibung erwiesen [15, 16]. Das
ist alles andere als selbstverstédndlich, da es sich bei Gewebe um eine sehr komplexe und
dynamische Struktur handelt, etwa im Vergleich zu einer Sandsteinformation oder einer
Chromatographieséule. Trotzdem weisen zahlreiche Ergebnisse (z.B. [15,25-28]) darauf
hin, dass sich ein Korpergewebe, bei den Skalen, auf denen bisher untersucht wurde (i.e.
> 80 pm), sehr gut als poréses Medium beschreiben lésst.

Die vorliegende Arbeit wird sich auf diese Vorarbeiten stiitzen, die hauptséichlich in
Hirngewebe durchgefithrt wurden. Allerdings sind die Annahmen, die bei der Beschrei-
bung von Hirngewebe als pordses Medium gemacht wurden, so allgemein, dass sie prin-
zipiell auch auf alle anderen Gewebetypen iibertrage werden koénnen. Selbstverstindlich
sind Prostatagewebe und Hirngewebe unterschiedlich, doch bestehen beide aus Zellen und

Abbildung 1.2: Elektronenmikroskopische Aufnahme aus dem Gehirn. Tiefschwarz mar-
kiert ist der EZR. Der schwarze Strich unten Links stellt eine Linge von 1 um dar. Quel-
le: [26]
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(b) g C

Abbildung 1.3: Bei der Volumenmittelung fiir ein poroses Medium wird iiber ein re-
prasentatives Einheitsvolumen (REV) gemittelt (Kreisformiger Bereich in (a)). Die ent-
sprechende Konzentration C im REV ist diskontinuierlich (eindimensionaler Schnitt durch
REV in (b), die Schnittachse ist mit x bezeichnet). Durch Mittelung wird aus der diskon-
tinuierlichen eine kontinuierliche Konzentrationsverteilung (C) bestimmt, (c). Quelle: [16]

Zellzwischenrdumen. Auch die Grofle von Korperzellen bewegt sich in einem relativ engen
Bereich zwischen 10 bis 50 pm im Durchmesser [29]. Wobei kritisch angemerkt werden
muss, dass gerade im Kleinhirn die sogenannten Kérnerzellen vorkommen, die mit einem
Durchmesser von 4 bis 5 pm die kleinsten Zellen des menschlichen Korpers sind [29]. Es
ist also damit zu rechnen, dass sich die Abmessungen der Zellen in der Prostata maximal
um einen Faktor 10 grofler sein kénnen. Die Abmessungen der Zellzwischenrdume und der
relative Anteil den sie an Gewebevolumen einnehmen, sind bei Gehirn und Prostata ver-
gleichbar. Im Gehirn finden sich Zellzwischenrédume die um die 50 nm grof sind [30], in der
Zirbeldriise (im Gehirn) 20-60 nm [31] und in der Prostata 20-100 nm [32].

Die rdaumliche Konzentrationsverteilung des Indikators ist in porésen Medien diskonti-
nuierlich (vgl. Abbildung 1.3 (b)), da die Indikatoren, die im Rahmen dieser Arbeit ver-
wendet wurden, nicht in Zellen eindringen. Somit kann nur im EZR und im Blut eine von
null verschiedene Indikatorkonzentration vorkommen. Zur Aufstellung einer Diffusionsglei-
chung mit kontinuierlichen Groflen, wie z.B. Gl. (1.5), bedarf es geeigneter Mittelungen
iber das beobachtete Volumen [15,16]. Im Folgenden wird skizziert, wie eine Volumen-
mittelung iiber das porose Medium zu einer abgewandelten Diffusionsgleichng fiir porose
Medien fiihrt (vgl. Abbildung 1.3). Man betrachte ein Gewebevolumen, welches hinreichend
grof} ist, um geniigend reprisentative Zellstrukturen zu enthalten, aber auch ausreichend
klein, um noch lokale Eigenschaften des Gewebes zu beschreiben. Solch ein Volumen wird
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Kapitel 1. Grundlagen

als reprisentatives Elementarvolumen (REV) bezeichnet. Im Rahmen dieser Arbeit wer-
den die Messungen von KM-Konzentrationen in Voxeln der Gréfie 0.6 mm x 0.6 mm x 2
mm erfolgen. Mit Voxel bezeichnet man hier das kleinste Volumenelement der Rdumlichen
Rasterung. Die Gréfle der Voxel bei einer MRT entspricht somit der rdumlichen Auflésung.
Inhomogenitéten innerhalb eines Voxels konnen somit nicht beobachtet werden. Jedes Voxel
liefert somit ein Signal, das einer Mittelung aller Signalanteile innerhalb seines Volumens
entspricht. Die oben genannten Mafle des Voxels diktieren die Vorgabe fiir das REV. Die-
ses gegebene Voxelvolumen hat allerdings auch die obigen Eigenschaften eines REV. Es ist
hinreichend grofl, um représentative Zellstrukturen zu enthalten, aber auch noch ausrei-
chend klein, um wichtige Bereiche der Prostata (Innenzone, Auflenzone, Tumor, gesunde
Areale) voneinander zu unterscheiden.

Man bezeichne das Gesamtvolumen des REV mit V' und das Volumen, in welchem der
Indikator innerhalb des REV im Gewebe diffundieren kann, also das Volumen des EZR im
REV, mit V.. Nun kann man einen ersten wichtigen Parameter poréser Materie definieren,
die Pordsitat a:

o= —. (1.6)

Die Porositéat « ist als das Verhéltnis von Porenvolumen zu Gesamtvolumen des betrach-
teten REV definiert. Die gemessenen Werte von « in verschiedenen Geweben schwanken
zwischen 0.006 (also 0.6%) und 0.4 (also 40%). Fiir die Porgsitit von Driisengewebe liegen
unterschiedliche Werte vor, z.B. 3% bis 6% in einem Tumormodell der Milchdriisen bei Rat-
ten [33], bzw. 20% [34,35] in der gesunden Leber. Problematisch ist, dass beide Arbeiten
keine Angaben iiber « in gesunden Milchdriisen bzw. Lebertumoren machen. Nach den Er-
gebnissen der Histometrie im Rahmen der tierexperimentellen Untersuchungen am Institut
fiir Radiologie der Charité, betragt die Pordsitédt in gesundem Prostatagewebe der Ratte
a = 11.5% und in Tumoren o = 10.28%. Diese Unterschiede in @ waren nicht statistisch
signifikant (p = 0.102) [5]. Auch in verschiedenen Geweben des zentralen Nervensystems
liegen die Werte von « in gesundem Gewebe bei etwa 20% [15,36]. In pathologischen Ge-
weben hat man bei implantierten Hirntumoren ein o von etwa 37% [37] und bei Hypoxie
(also Sauerstoffmangel) Werte von 0.4% bis 0.6% gemessen [23, 36, 38].

Die Werte fiir a schwanken also fiir normales Gewebe unabhéngig vom Gewebetyp
um &dhnliche Werte in der Groéfienordnung von 10 bis 20%, wéihrend in pathologischen
Zusténden diese sich verdoppeln oder vervierfachen bzw. sich um einen Faktor von etwa
0.05 verkleinern konnen.

Um eine kontinuierliche Indikatorkonzentration iiber das nicht kontinuierliche porose
Medium im REV zu erhalten, wird eine Volumenmittelung der Form

() = %/ O dr (1.7)

durchgefiihrt. Man integriert also die Indikatorkonzentration {iber das EZR und teilt durch
das Gesamtvolumen des REV. Das ist die allgemeine Formulierung fiir Volumenmittelun-
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1.1. Diffusion

gen. Analog wiirde also die volumengemittelte Teilchenstromdichte der Diffusion als

0= | 3

geschrieben werden. Das erste Ficksche Gesetz (1.1) hat die gemittelte Form:
() = (=DVC).

Man kann ausnutzen, dass D iiber das pordse Medium als homogen angesehen wird. Das
ist insofern sinnvoll, als dass der Diffusionskoeffizient sich nur auf den EZR bezieht (nur
dort diffundiert das KM). Der EZR kann auf den hier interessierenden Léngenskalen als
homogen angesehen werden. Inhomogenitéiten des pordsen Mediums schlagen sich somit
nicht im Diffusionskoeffizienten D nieder, sondern werden, wie gleich gezeigt wird, separat
behandelt. Man kann somit —D aus der Mittelung herausziehen:

(j) = —D(VC). (1.8)

Jetzt wird das sogenannte Mittelungstheorem (spatial averaging theorem) ausgenutzt. Das
Mittelungstheorem besagt, dass die Reihenfolge von Volumenmittelung ( ) und Anwendung
von V vertauscht werden kann. Da die Volumenmittelung letztlich eine Integration ist
(vgl. 1.7), sagt das Mittelungstheorem etwas iiber das Vertauschen von Integration und
Differentiation. Es handelt sich somit um eine dreidimensionale Verallgemeinerung der
Leibniz Regel fiir Parameterintegrale und liefert fiir (VC') (vgl. [39] oder [16]):

<wn=w@+%Acwk (1.9)

Dabei ist A die Grenzfliche zwischen EZR und Zellen. Dabei ist die Konvention derart,
dass die senkrecht auf den infinitesimalen Fléchenelementen stehenden df, in den EZR
hineinzeigen. Die Anwendung des Mittelungstheorems fithrt somit zu einem zusétzlichen
Fléchenintegral. Lehner konnte in seiner Arbeit von 1979 [40] zeigen, dass

1
- / Cdf, = (K - DV(C)

gilt. Dabei ist K ein Tensor zweiter Stufe und I der Identitatsoperator. Das heifit fiir den
Fall eines freien Mediums (ohne Zellen) wére die Zelloberflache null und damit K = I. Der
Tensor K beriicksichtigt evtl. Inhomogenitiaten der Diffusion im porosen Medium. Setzt
man die letzten beiden Gleichungen in (1.8) ein, findet man:

(j) = —~DKV(C). (1.10)

Man kann dabei DK als einen effektiven Diffusionskoeffizienten auffassen. Er beriicksichtigt
die lokalen Einfliisse, welche die Struktur des EZR auf die Diffusion ausiiben.
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Nun driickt man das zweite Ficksche Gesetz in gemittelter Form aus:

<%—3> = (—Vj). (1.11)

Man wendet das Mittelungstheorem (1.9) auf (Vj) an:

Vi) = V) + 3 [ Jdfa

Da aber in unserem Falle der Indikator nicht in Zellen eindringt, ist der Fluss zwischen
EZR und Zellen null, also j ey, = 0, womit das Flachenintegral verschwindet und man zu

(Vi) = V) (1.12)

gelangt. Betrachtet man nun noch die linke Seite von Gl. (1.11), dann ergibt sich nach GI.
(1.7) zunéchst:

oC 1 oC
— == [ —dz 1.13
< ot > v,ot " (1.13)
Nun nutzt man das sogenannte Transporttheorem (z.B. Gl. 11 in [41]):
oC d
—d3x:—/0d3x— Cwdf,. 1.14
v, Ot dt Jy, A A (1.14)

Dabei ist w der Geschwindigkeitsvektor der Grenzflachenelemente df .. In dieser Arbeit
wird davon ausgegeangen, dass die Geschwindigkeit der Zellwéinde vernachlédssigbar ist
(also w = 0). Unter dieser Bedingung verschwindet das Flachenintegral in (1.14) und man

erhalt:
oC o(C)
— )= —". 1.15
(5 )= % 119
Setzt man die Gleichungen (1.10), (1.12) und (1.15) in Gleichung (1.11) ein, ergibt sich fiir
das zweite Ficksche Gesetz in gemittelter Form:
9(C) 2
—— = DKV*(C).
T ()
Wie schon in Abschnitt 1.1.1 erwdahnt, soll im Rahmen dieser Arbeit nur der Fall iso-
troper Diffusion betrachtet werden. Damit kann der Tensor K durch einen Skalar ersetzt

werden:
1

Hierbei ist I wieder der Identitdtsoperator. Der Skalar A wird Tortuositit genannt. Die
Tortuositit ist eine wichtige Grofle, die im néchsten Abschnitt ausfiihrlicher behandelt wird
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1.1. Diffusion

(dort wird auch erklért, woher die Form 1/A? herriihrt). Damit ist die Diffusionsgleichung
fiir porose Medien in gemittelter Form:
HC) D,
ot~y O
Nicholson und Phillips gehorten zu den Ersten, die diese Gleichung fiir die Beschreibung von
Diffsionsprozessen in Geweben benutzten [15]. Dabei wurde allerdings noch eine Indikator-
Quelle beriicksichtigt. Dazu wird ein Quellterm Q(x,t) hinzugefiigt. Q(x,t) wird auch als
Quellendichte bezeichnet und hat die Dimension Teilchenkonzentration pro Zeit. Damit
ergibt sich fiir den Fall portser Medien:
HC) D,
— == C t)). 1.16
B = LVHE) + Q) (1.16)
Nicholson und Phillips arbeiteten mit Mikropipetten, iiber welche ionisierte Molekiile als
Indikator direkt in den EZR injiziert wurden. Auch die Messung der Indikatorkonzentra-
tion fand mit Mikropipetten direkt im EZR statt, weshalb sich Nicholson und Phillips fiir
die mittlere Indikatorkonzentration im EZR, (C')., interessierten und weniger fiir die iiber
Zellen und EZR gemittelte Indikatorkonzentration (C). Deshalb driickten sie die Diffusi-
onsgleichung in ihrer gemittelten Form fiir den Fall pordser Medien iiber (C). aus. Dabei ist
(C). analog zu (C') definiert, mit dem Unterschied, dass das Bezugsvolumen das Volumen
des EZR ist:

(), = %/o P

Unter Benutzung von Definition (1.6) findet man, dass

_ Ve {O)

V(O

gilt. Somit kamen Nicholson und Phillips zur Diffusionsgleichung in ihrer gemittelten Form
fiir den Fall poroser Medien:

AC)e Doy Q)
o ey (Gt

Bei den Messungen von Nicholson und Phillips wurde durch die Mikropipetten ein kon-
stanter Tonenstrom iiber einen Zeitraum von etwa 50 Sekunden ins Gehirngewebe injiziert.
Entsprechend hatte die Quellstiarke Q(x,t) die Form einer Stufenfunktion von 50 Sekunden
Breite.

Zufammenfassend: Die Indikatorkonzentration ist in pordsen Medien diskontinuierlich,
da die Indikatoren im Rahmen dieser Arbeit nicht in Zellen eindringen, womit nur im EZR
und im Blut eine von null verschiedene Indikatorkonzentration vorkommt. Zur Aufstellung
einer Diffusionsgleichung mit kontinuierlichen Groflen bedarf es geeigneter Volumenmit-
telungen. Nicholson interessierte sich fiir die Konzentration im EZR, weil er mit seiner

(1.17)
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Kapitel 1. Grundlagen

Messmethode die Konzentration von Indikator direkt im EZR mafl. Bei den MRT Messun-
gen, die in Rahmen dieser Arbeit verwendet wurden, wird allerdings nicht direkt im EZR
gemessen. Vielmehr wird eine iiber jedes Voxel gemittelte KM-Konzentration bestimmt *.
Somit ist im Rahmen dieser Arbeit (C') die Messgrofe.

Tortuositiat A\

Nicholson und Phillips fiihren die Tortuositit A als Parameter ein, der sowohl geometrische
Effekte als auch mogliche Einfliisse von interzelluldrer Viskositéit beriicksichtigen soll.

In der Literatur finden sich verschiedene quantitative Definitionen von Tortuositét*. Die
Tortuositat wird meist mit 7 oder A bezeichnet. In dieser Arbeit wird A verwendet, weil
dies die iiberwiegend verwendete Bezeichnung in der Literatur der medizinischen Physik
ist, welche sich mit Diffusionsprozessen in Geweben beschéaftigt.

Die Tortuositét berticksichtigt geometrische Effekte, welche dadurch entstehen, dass das
Kontrastmittel gewundene und damit langere Wege um die Zellen herum nehmen muf} als
bei ungehinderter Diffusion, etwa in einer Losung. Dabei mufl vorausgesetzt werden, dass
die Zellen fiir die diffundierende Substanz undurchdringlich sind. Durch die einengenden
Einfliile der Zellwénde wird die effektive mittlere freie Weglidnge verkiirzt und somit der
effektive Diffusionskoeffizient kleiner (s. Gl. 1.2), als bei freier Diffusion.

Eine einfache, geometrische Definition fiir die Tortuositét lautet A := Leg / Leuxia- Dabei
ist Leg die tatsédchliche, effektiv zuriickgelegte Strecke eines Teilchens zwischen Anfangs-
und Endpunkt seines Diffusionspfads, und L.uaiq der Euklidische Abstand, also die kiirzeste
Verbindung zwischen Anfangs- und Endpunkt. Ohne Diffusionhindernisse in Form der Zel-
len betrégt A = 1 (z.B. bei Diffusion in einer Losung). Sobald man aber eine Diffusion im
Gewebe betrachtet und die Zellen fiir den diffundierenden Stoff undurchléssig sind, wird
A> 1

Diese rein geometrische Definition von A ist zwar sehr einfach und anschaulich, aber
gerade aufgrund ihrer rein geometrischen Natur sehr speziell. Neben geometrischen Effek-
ten sollten auch Viskositétseinfliisse auf die Diffusion beriicksichtigt werden kénnen. Dazu
wird die Tortuositét iiber die Diffusionskoeffizienten D und D.g definiert. Dabei ist D der
Diffusionskoeffizient in EZR. D.g ist der effektive Diffusionskoeffizient im Gewebe, der den
Einfluss der Zellen als Diffusionshindernis beriicksichtigt.

Es gibt eine ganze Reihe von Definitionen fiir Tortuositét, je nach spezifischer Frage-
stellung in so verschiedenen Fachgebieten wie Materialwissenschaften, Geologie, Technische
Chemie oder Biologie/Medizin. Selbst in den Biowissenschaften und medizinischer Physik
sind die Definitionen nicht einheitlich. Im Rahmen dieser Arbeit soll allerdings die folgende

*ein Voxel ist ein Volumenelement, dessen Grofle durch das Auflosungsvermogen der entsprechenden
MRT-Messung gegeben ist; Voxel ist eine Wortchimére aus volumetric pizel

*Sogar bei der Schreibweise des Wortes selbst, ist man sich weder in der deutschen noch in der englischen
Literatur einig. So wird sowohl die Schreibweise Tortuositit (z.B. [42]) als auch Turtuositit (z.B. [43])
verwendet. In der englischsprachigen Literatur tortuosity” (z.B. [16]) bzw. turtuosity” (z.B. [44]). Sowohl
im Merriam-Webster Dictionary als auch im Langenscheidt GrofSworterbuch Englisch findet sich jeweils
nur die Schreibweise tortuosity (von tortuous = gewunden, verwickelt, umsténdlich). Deshalb wird im
weiteren Verlauf dieser Arbeit die Schreibweise Tortuositit verwendet.
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1.1. Diffusion

Definition von Nicholson und Phillips [15] verwendet werden (hauptséchlich, weil sie stark
in der Literatur iiber die Eigenschaften des EZR verbreitet ist):

D
Deff‘

A= (1.18)

D.h. es gilt fiir den effektiven Diffusionskoeffizienten D.g = DA~2. Hier soll darauf einge-
gangen werden, warum die Tortuositéit in Form eines reziproken Quadrats gewéhlt wird.
Dies kommt aus der Einstein-Smoluchowski Beziehung, die bereits in Abschnitt 1.1.1 vor-
gestellt wurde. Dort wurde ebenfalls angemerkt, dass diese Beziehung in mehreren Formen
benutzt wird. Hier wird nun nicht die Form aus Gl. (1.2) gebraucht, sondern die Form:

(z%) = 2Dt. (1.19)

Diese Beziehung gilt fiir die Diffusion eines Teilchens in einem Medium mit Diffusionskoef-
fizient D. Das Teilchen beginnt an einem Startpunkt seinen Diffusionsweg und befindet sich
nach einer Zeit ¢ in einem mittleren quadratischen Abstand (z?) von seinem Startpunkt.
Dann ist y/(x?) ein Maf fiir den mittleren Abstand, den das diffundierende Teilchen nach
einer Zeit t von seinem Startpunkt hat. Die Tortuositét in porosen Medien soll die Diffusion
effektiv verlangsamen, d.h. in einem pordsen Medium herrscht ein verringerter effektiver
Diffusionskoeffizient D.g, so dass nach gleicher Zeit ¢ das gleiche Teilchen in einem portsen
Medium einen kleineren mittleren Abstand zu seinem Startpunkt hat. Diese Verkleinerung
des mittleren Diffusionsabstandes kann nun verschieden beschrieben werden. Fiir die in
dieser Arbeit benutzte Nomenklatur wird angesetzt, dass der mittlere Abstand /(z?) um
einen Faktor 1/\ verkleinert wird, wobei A als Tortuositét bezeichnet wird und Werte von
A > 1 annehmen kann. Dann ergibt sich*:

V(@?) = V2Dt
D = — (1.20)
VDt

Die Geologie und Materialwissenschaften lehren, dass die Tortuositéit stark von der
Struktur des porésen Mediums abhéngt (A = 0.1 bis 8 je nach Struktur) [44,47]. In der
Literatur zur medizinischen Physik finden sich keine gemessenen Tortuositiatswerte fiir Pro-
statagewebe. Was sich finden ld8t sind Werte fiir das zentrale Nervensystem von Ratten
und Schildkréten (die Werte liegen unabhéngig von der Tierart zwischen A = 1.4 und
A = 1.7 [16] und koénnen bis zu A = 2.3 gehen, wenn die Zellen im Rahmen der Experimen-
te durch osmotischen Stress zum Aufquellen gebracht werden [23]. Im Lebergewebe von
Ratten hat man A = 1.7 bis A = 2.5 [48] und im Nierengewebe von Hunden A\ = 1.7 [49]
gemessen. Obwohl es sich also um verschiedene Gewebe und Tiere handelt sind die Werte

*Es finden sich als alternative Definitionen z.B. X := D.g/D [45], also der Kehrwert des Quadrats
von dem in Gl (1.20) definierten A. Ferner findet sich A := aD/Deg [46], bei der die Pordsitét nicht als
separater Parameter behandelt wird, sondern in die Tortuositédt mit eingeht.
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Kapitel 1. Grundlagen

fiir die Tortuostitéit sehr dhnlich. Deshalb und in Ermangelung von entsprechenden Mes-
sungen in Prostatagewebe, werden in dieser Arbeit Werte von A\ benutzt, die sich an den
oben genannten orientieren.

In anisotropen Medien sind Tortuositit und Diffusionskoeffizient Tensoren. Doch es gibt
Hinweise, dass in biologischem Gewebe isotrope Diffusion stattfindet. Nicholson [15] ver-
mutete aufgrund seiner Arbeiten in den 1980er Jahren, dass die Anisotropie nur einen sehr
schwachen Effekt auf den Diffusionsparameter A hat (zumindest im Kleinhirn von Ratten,
in dem er damals Diffusionsprozesse im EZR untersucht hat). Er fand keine Vorzugsrich-
tung fiir A. Seine Erklarung lautete, dass die freien Weglédngen im extrazellularen Raum
relativ grofl sind, im Vergleich zu den charakteristischen Langen, welche die Formen und
Oberflachenstrukturen von Zellen beschreiben und die eine Vorzugsrichtung hétten aus-
zeichnen konnen. Dadurch wird der Einfluss von Zellformen und Zellfortsitzen {iber das
charakteristische Volumen des EZR herausgemittelt. Spétere und genauerere Messungen
ergaben, dass es im Gehirn bzgl. A sowohl isotrope als auch anisotrope Regionen gibt. Iso-
trop ist A in Gebieten grauer Hirnsubstanz [50]. In der weiflen Hirnsubstanz gibt es sowohl
isotrope Bereiche (in Gebieten mit unmyelinisierten Zellen) als auch anisotrope Bereiche (in
Gebieten mit stark myelinisierten Zellen, etwa im Corpus callosum, i.e. Hirnbalken) [50,51].
Die Myelinschichten (also die elektrisch isolierenden Biomemembranen, die mehrfach um
Nervenzellen gewickelt sind) bilden eine wirksame Diffusionsbarriere und verkleinern so
D.g und vergroBlern somit A. Da in der Prostata solche myelinisierten Zellen nicht vorhan-
den sind und auch keine Anisotropieeffekte bei den obigen A-Messungen in Nieren- und
Lebergewebe gefunden wurden, soll in dieser Arbeit A in der Prostata als isotrop angenom-
men werden. All diese Messungen schlieffen die Existenz einer nicht zu vernachlassigenden
Anisotropie von A bei der Diffusion tiber viel kleineren Strecken als 100 pm nicht aus [52],
aber diese Arbeit bleibt bei ihren Untersuchungen in diesem Skalenbereich und betrachtet
Diffusionsstrecken von 30 bis 300 pm.

1.1.3 Gewebeplastizitit und die Parameter o und A\

Der Zusammenhang zwischen Porositét, Tortuosiat und der Struktur des EZR wurde in
zahlreichen theoretischen und experimentellen Arbeiten behandelt, vor allem im Gewebe
des zentralen Nervensystems (z.B. [20,25,26,50,52-65]).

Diskutiert wird seit ldngerem, wie stark jeweils die viskose und geometrische Kom-
ponente der Tortuositéit zu gewichten ist. Hier ist die Viskositdt im EZR gemeint. Der
EZR ist nicht nur mit Fliissigkeit gefiillt, sondern enthélt zudem eine Matrix aus Hyalu-
ronsdaure-Ketten. Dabei handelt es sich um makromolekulare Ketten aus Disacchariden,
welche die Eigenschaft haben, bezogen auf ihr Eigengewicht, viel Wasser binden zu kénnen.
Ein Gramm Hyaluronséure kann bis zu sechs Liter Wasser binden [66].

Die Ansichten dariiber, wie stark die geometrische und wie stark die viskose Kompo-
nente A beeinflussen, gehen weit auseinander. Einerseits wird die Ansicht vertreten, dass
die viskose Komponente von A, zumindest fiir kleine Molekiile (< 100 Da), praktisch ver-
nachléssigbar ist [67]. Ferner gibt es die Vertreter eines schwachen, aber doch nicht zu
vernachldssigenden viskosen Einfluss auf A [52], aber auch jene, nach denen geometrischer
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1.1. Diffusion

und viskoser Einfluss jeweils ca. zur Halfte zur Tortuositidt beitragen [68]. Andere Arbei-
ten (welche sich mit gleichem Gewebetyp beschiftigen) kommen zu dem Schluss, dass der
Einfluss der Viskositét auf A klein ist, im Vergleich zum geometrischen [27]. Worauf man
sich jedoch einigen konnte, ist, dass die Frage noch nicht endgiiltig gekldrt sei und weite-
re experimentelle Arbeiten durchgefithrt werden miissen. Im Moment gibt es sowohl rein
geometrische Modelle, als auch Modelle mit Viskositétseinfluss, welche beide die derzei-
tigen Messungen gut erkldren [16], so dass es fiir eine klarere Diskriminierung genauerer
Messungen bedarf.

Doch selbst die Vertreter einer vernachlissighbaren viskosen Komponente fiir kleine Mo-
lekiile (< 100 Da) schlieBen nicht aus, dass diese Komponente fiir Makromolekiile (> 10
kDa) eine Rolle spielen konnte. Ob viskose Einfliisse eine Rolle spielen, héngt unter an-
derem von der Grofle der Indikatormolekiile ab. Bleiben alle anderen Parameter gleich, so
misst man bei grofer werdenden Molekiilen in der Regel immer hohere A-Werten [67].

Dies lasst sich einerseits rein geometrisch erklaren: Werden die Indikatormolekiile zu
grof}, dann kommen sie durch manche Zellzwischenrdume nicht mehr hindurch und miissen
Umwege nehmen, was ein gréfleres A zur Folge hat. Andererseits konnte man annehmen,
dass groflere Molekiile durch die extrazelluldre Matrix stéirker gebremst werden und daraus
ein groferes A resultiert. Es gibt widerspriichliche Ansichten, wie stark der Diffusionskoef-
fizient im Gewebe von der geometrischen Struktur bzw. der Viskositit des EZR abhéngt.

Eine alternative Erklarung wére: je kleiner die diffundierenden Molekiile sind, desto
mehr dominiert der geometrische Einfluss der Zellzwischenrdume gegeniiber dem viskosen
Einfluss. Allerdings gibt es Messungen, die dieser Erklarung widersprechende. So werden
bei Polymeren, die aus poly-N-(2-hydroxypropyl)-methacrylamid-Ketten (kurz PHPMA-
Ketten) bestehen und ein Molekulargewicht von iiber 1000 kDa aufweisen, ein A von 1.46
gemessen. Dieser Wert ist vergleichbar mit den A\-Werten von 1.5 bis 1.6, die man fiir
Tetramethylammoniumionen (TMA™) misst, die ein Molekulargewicht von lediglich 74 Da
aufweisen. Auf der anderen Seite misst man bei dem Polysaccharid Dextran mit einem
Molekulargewicht von 70 kDa ein A von 2.25 (vgl. Abbildung 1.4). Die im Rahmen dieser
Arbeit interessierenden Kontrastmittel sind VSOP C-184 und Gd-DTPA, die einen effek-
tiven Durchmesser von ca. 9 nm bzw. ca. 1 nm haben (weitere Informationen iiber diese
beiden Kontrastmittel finden sich in Abschnitt 2.2.2). Wobei nur Gd-DTPA in die Zellzwi-
schenrdume diffundiert (VSOP C-184 verbleibt in den Blutgefiafien). Gd-DTPA weist ein
Molekulargewicht von ca. 580 Da auf [37].

Eine weitere grundlegende und noch unvollstéindig geklédrte Frage ist, ob und wie A und
a genau zusammenhingen. Zur systematischen Untersuchung dieses Zusammenhanges wur-
de das zu untersuchende Gewebe z.B. osmotisch, hypoxisch (d.h. sauerstoffunterversorgt)
oder ischémischen (d.h. blutunterversorgt) unter Stress gesetzt und beobachtet, wie sich
die gemessenen Werte von o und A\ unter diesen Bedingungen verdndern. Zellen reagie-
ren auf Hypoxie und Ischdmie mit einem Anschwellen. Dies verkleinert den EZR, was die
Diffusionsstrecken um die jetzt angeschwollenen Zellen vergrofiert. Dazu passen Messun-
gen, bei denen unter ischdmischem und hypoxischem Stress eine starken Verkleinerung der
Porositét (z.B. von typischerweise av = 0,2 auf 0,04) und eine gleichzeitige vergrofierung
der Tortuositét (von typischerweise A = 1,7 auf 2,3) festegestellt wurden [23,67]. Um diese
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Diffusion parameters of macromolecules in agarose and brain at 34°C

Molecule M, (kDa) Agarose gel (0.3%) Cortical slice Tortuosity
D10 7em?s Y D¥(10 "em*s™h A=(D/D*)'"*

PHPMA-chain® 7.8 9.84 4.34 1.51
280 6.30 2.25 1.67
472 4.65 1.94 1.55
2199 2.03 0.75 1.63
515.0 1.17 0.47 1.58
1057.0 0.72 0.34 1.46
Dextran* 70.0 3.80 0.75 2.25
Albumin® 66.0 8.29 1.63 2.26
PHPMA-Alb® 175.8 234 0.45 2.27

Abbildung 1.4: Diffusionsparameter, die fiir Makromolekiile verschiedener Mo-
lekiilmassen M,) gemessen wurden: Diffusionskoeffizient D in Agarose-Gel (einer Modell-
substanz fiir die extrazellulidre Matrix), Diffusionskoeffizient D* und Tortuositéit in Hirn-
gewebe. PHPMA sind Polymere die aus poly-N-(2-hydroxypropyl)-methacrylamid-Ketten
bestehen. PHPMA-AIb sind PHPMA-Ketten an die Albumin angedockt wurde. Tabelle
entnommen aus [67]. Die Prozentangabe bei Agarose-Gel bezieht sich auf die Massenkon-
zentration, also (w/v).

Effekte systematischer zu untersuchen, wurde mit osmotischem Stress experimentiert. Der
Vorteil des osmotischen Stresses ist, dass man kontrolliert Zellen aufquellen und schrump-
fen lassen kann. Denn je nachdem, ob man in den EZR eine hypotonische (also relativ zum
Zellinneren niedriger konzentrierte) oder eine hypertonische (also relativ zum Zellinneren
hoher konzentrierte) NaCl Losung gibt, kann man ein Quellen bzw. Schrumpfen der Zel-
len induzieren. Die Ergebnisse einiger Messungen von o und A mit zwei Indikatoren unter
osmotischem Stress mit NaCl sind in Abbildung 1.5 gezeigt. Dort sind ein makromoleku-
larer Indikator (Dextran mit 70 kDa [67]) und ein mikromolekularer Indikator TMA™ (74
Da [70]) gegeniibergestellt. Die normale Osmolaritat im EZR liegt etwa bei etwa 300 mos-
mol kg™! (vertikale feingepunktete Linie). Die Osmolaritiit gibt die Anzahl der osmotisch
aktiven Teilchen an. Zahlt man alle gelosten Na™ und Cl~ im EZR zusammen, ergibt sich
bei normaler Osmolaritéit also ein Wert von 300 Millimol pro kg Gewebe. Ausgehend von
diesen 300 mmol kg=! beobachtet man bei sinkender Osmolaritiit, dass o sinkt, wihrend
A steigt. Das entspricht der Anschauung, nach der eine Senkung der Osmolaritit im EZR
die Zellen quellen lidsst und so das Volumen des EZR kleiner wird. Gleichzeitig werden
die Wege um die jetzt aufgequollenen Zellen herum und damit A gréfler. Auch der steilere
Anstieg fiir Dextran im Vergleich zu TMA™ ldsst sich einfach erklaren. Durch das Quel-
len der Zellen werden die schmaleren Zellzwischenrdume, durch die ein Dextranmolekiil
bei normaler Osmolaritdt noch hindurch passte, zu klein, wihrend die sehr viel kleineren
TMA-Molekiile noch immer diesen Zellzwischenraum passieren kénnen [26,60]. Ein weiterer
Erklarungsansatz geht davon aus, dass die extrazellulidre Matrix eine Rolle spielt. Sie kann
durch die anschwellenden Zellen zusammengedriickt und verdichtet werden und dadurch
die Diffusion behindern, was wiederum zu einer Erhthung von A beitragen kann [52].
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Ein interessantes Phénomen zeigt sich bei steigender Osmolaritit. Dabei wichst «
kontinuierlich, wihrend A nur wenig abnimmt und schliefllich einen konstanten Wert (in
Abbildung 1.5 mit Ay bezeichnet) von etwa 1.67 erreicht. Eigentlich wére zu erwarten
gewesen, dass A kontinuierlich sinkt, da die schrumpfenden Zellen immer mehr Pfade fiir
die Diffusion zugénglich machen.

Um eine Erklarung fiir dieses Verhalten zu finden, wurden Computersimulationen von
geometrischen Gewebemodellen durchgefiihrt (z.B. [63]). Als mogliche Erkléarung fand man,
dass der Schrumpfprozess der Zelle ungleichméfig verlduft, so dass die Zelle nicht einfach
nur ihr Volumen &ndert, sondern auch ihre Form. Diese Forménderung kann dergestalt sein,
dass sich zwischen den Zellen grofiere Freirdume bilden (die auch als lakes, also Seen, be-
zeichnet werden). Wenn Indikatormolekiile durch Gewebe diffundieren und in einen solchen
See geraten, halten sie sich dort lingere Zeit auf. Dies fiihrt effektiv zu einer verlangsam-
ten Diffusion und verkleinert damit A. Somit werden durch das Schrumpfen von Zellen
zwar zusitzliche Diffusionspfade gedffnet (was A sinken lassen sollte), doch wird dieser
Trend durch Seenbildung kompensiert, was insgesamt zu einem konstanen \ bei steigender
Osmolaritét fiihrt.

Zusammenfassend ist Folgendes zu sagen: Die hier diskutierten Zusammenhénge von
Gewebegeometrie und gemessenen a- und A-Werten sind urspriinglich bei Untersuchungen
an anderen Organen als der Prostata erarbeitet worden. Trotzdem sind, unabhéngig von der
Verschiedenheit der Organe, die grundlegenden Parameter wie ZellgroBie und Abmessungen
der Zellzwischenrdume von vergleichbarer Gréfle. So ist es nicht verwunderlich dass auch
a und A fir verschiedene Organe vergleichbare Werte haben (vgl. Abschnitt 1.1.2 und
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1.1.2). Da fiir Prostatae nur Messungen von a-Werte zur Verfiigung stehen [5] aber keine
fiir A, wird hier angenommen, dass auch die Prostata vergleichbare \-Werte aufweist wie
die anderen Organe. Auch die oben kurz erwéhnten Computermodelle in [63] basieren
auf einfache Zellgeometrien, die so allgemein sind, dass sie sowohl auf Hirn, als auch auf
Prostatagewebe anwendbar sind. Deshalb ist es eine begriindete Annahme, dass die Werte
von « und A sowie die oben beschriebenen Zusammenhénge in Prostagewebe prinzipiell
vergleichbar sind.
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1.2 Prostata

Die Prostata (auch Vorsteherdriise genannt) ist eine etwa kastaniengrofie, akzessorische
Geschlechtsdriise aller ménnlichen Séugetiere einschliefilich des Menschen. Akzessorisch
bedeutet, dass es eine Driise ist, die entlang des Genitaltraktes angelegt ist (von lat. acce-
dere hinzutreten)

1.2.1 Anatomie

Die Prostata liegt bei Menschen direkt unter, bei Vierfiilern direkt hinter der Harnblase.
Zum Riicken hin wird sie vom Mastdarm begrenzt. Durch ihre Mitte verlauft die Harnrohre.
Die Prostata ist eine exokrine Driise, d.h. sie gibt ihre Sekrete iiber Ausfithrungsginge in
einen Korperhohlraum ab, in diesem Fall in die Harnréhre. Man spricht zwar von der
Vorsteherdriise, aber tatséchlich enthélt die Prostata 30 bis 50 Einzeldriisen. Man gliedert
die Prostata in drei Zonen die Innen-, die Auflen- und die periurethrale Mantelzone (vgl.

Abb. 1.6).

Aussenzone

Innenzone

Periurethrale Mantelzone

Abbildung 1.6: Zonengliederung der Prostata. Abbildung modifiziert nach [71]

1.2.2 Physiologie

Die Prostata produziert ein Sekret, das beim Menschen etwa 30% des Ejakulats ausmacht.
Hauptaufgaben des Prostatasekrets bestehen darin, das Ejakulat durch Proteasen (Enzy-
me, die Proteine spalten) weiter zu verfliissigen und im Scheidenmillieu die Spermienbeweg-
lichkeit zu erhohen u.a. mit Spermin, welches dem Sperma auch seinen charakteristischen
Geruch verleiht. Die Funktion der Prostata wird iiber das Hormon Testosteron reguliert.

22



Kapitel 1. Grundlagen

1.2.3 Pathologie

Jenseits des 40. Lebensjahres vergroflern sich periurethrale Zone und Innenzone der Prosta-
ta durch Zellvermehrung (Hyperplasie). Diese gutartige Verdanderung wird benigne (gutar-
tige) Prostatahyperplasie (BPH) genannt. Die BPH kann zu Behinderungen der Harnent-
leerung sowie irritativen Syndromen, wie hiufigem und imperativem Harndrang, fiithren.

Das Prostatakarzinom ist die hdufigste Tumorerkrankung des Mannes. Die Inzidenz,
d.h. die Anzahl der Neuerkrankungen pro Jahr und pro 100.000 Ménner, liegt in den
westlichen Industrieldndern bei 60 bis 95, in Asien bei nur 1,3 [72]. Neben erblichen schei-
nen vor allem Umweltfaktoren, insbesondere die Erndhrung, hierbei eine Rolle zu spielen.
Denn es stellte sich heraus, dass ménnliche Nachfahren von Asiaten, die in westliche Lander
ausgewandert sind, innerhalb weniger Generationen eine typisch westliche Inzidenz aufwie-
sen [73].

Obwohl das Prostatakarzinom der am héaufigsten auftretende Krebs des reifen Man-
nes ist [72], belegt es auf der Liste der héufigsten Krebstodesursachen bei Ménnern nur
Platz zwei, hinter Lungenkrebs [74]. In Deutschland sterben jdhrlich ca. 12.000 Manner an
Prostatakrebs [72] (und zum Vegleich: knapp 29.000 an Lungenkrebs [75]). Somit ist das
Prostatakarzinom die haufigste, aber nicht die todlichste Krebserkrankung des Mannes.

Die Préavalenz, d.h. der Anteil von Mannern mit Prostatakarzinom an der gesamten
ménnlichen Bevolkerung, ist relativ hoch. So fanden Autopsie-Studien fiir junge Ménner
zwischen 30 und 40 Jahren eine Inzidenz von 20-30%. Bei Ménnern iiber 70 Jahren liegt
eine Prévalenz von 70-80% vor [72]. Allerdings fithrt nur ein geringer Anteil dieser latenten
Prostatakarzinome zu einer manifesten Erkrankung. Trotz der hohen Prévalenz erkranken
nur ca. 8% der Méanner an einem Prostatakarzinom.

Prostatakarzinome enstehen zu 85-90% in der Aulenzone der Prostata [72] und sind fast
ausschlieflich Adenokarzinome, d.h. sie enstehen durch die Entartung von Driisenzellen.
Unter einem Karzinom versteht man einen bdosartigen Tumor, der von Epithelien, also
von Oberflichenzellen ausgeht. Das Adenokarzinom geht von den Driisenzellen aus, die als
Oberflichenzellen eingestuft werden, da sie eine Oberfliche zum Driisenlumen* darstellen.
Die wenigen iibrigen Prostatakarzinome sind hauptsichlich urothelialer Natur, d.h. sie
enstehen aus Epithelzellen der Harnblase und der oberen Harnréhre. Extrem selten sind
Sarkome, also Entartungen, die vom Stiitzgewebe ausgehen und friithzeitig in die Blutgefafie
metastasieren.

Das Adenokarzinom wéchst meist multifokal, d.h. es entstehen mehrere Tumorherde in-
nerhalb eines Quadranten (also einem Viertel) der Prostata. Die verschiedenen Tumorherde
konnen jeweils verschiedene Aggressivitatsstufen aufweisen. Eine Bewertung der agressi-
vitat wird iiber eine Tumorgraduierung, die sich auf Gewebeuntersuchungen stiitzt, vorge-
nommen. Traditionellerweise wird nach der Gradeinteilung der WHO in Grad 1 bis 3 ein-
geteilt (wobei Grad 1 gutartig, Grad 2 noch gutartig und Grad 3 bereits bisartig bedeutet).
Zusétzlich wird beim Prostatakarzinom die sogenannte Gleason-Gradifizierung benutzt. Sie

*Lumen kommt vom lateinischen lumen=Fenster, Licht. Im Rahmen der Anatomie wird Lumen im
Sinne von innere, lichte weite verwendet und man bezeichnet damit Innen- und Hohlraume. Mit dem
Driisenlumen ist der Innenraum des Ausfithrungsgangs einer Driise gemeint.
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unterteilt in 5 Grade. Mit aufsteigendem Gleason-Grad nimmt die Entdifferenzierung (d.h.
die Abweichung von der normalen zelluliren Gewebestruktur) zu. In diesem Zusammen-
hang spricht man auch von gut, méflig und schlecht differenzierten Tumoren. Dabei wird
gut differenziert nicht im Sinne von stark abweichend/unterschiedlich, sondern im Sinne
von gutartig differenziert, also gering von normalem Gewebe abweichend, benutzt. Ana-
log bedeutet schlecht differenziert, soviel wie stark von normalem Gewebe abweichend. Die
Gleason-Grade 1-3 bezeichnen gut bis méfig differenzierte Tumore, bei denen auf histolo-
gischer Ebene (d.h. auf Ebene des Gewebes) die Driisenarchitektur noch erkennbar ist. Die
Gleason-Grade 4 und 5 sind durch eine Auflésung der Driisenarchitektur gekennzeichnet.

1.2.4 Diagnose und Therapieansitze
Diagnose

Das Prostatakarzinom ist in frithen Stadien symptomlos. In diesem Fall steht die Diagnose,
meist im Rahmen von Vorsorgeuntersuchungen, vor besonderen Herausforderungen. In der
Regel erfolgt die Diagnostik iiber eine rektale Untersuchung (sogenannte digitale-rektale
Unteruchung) oder durch die Bestimmung des prostataspezifischen Antigens (PSA). Die
rektale Untersuchung ist in der Fritherkennung zunehmend umstritten, da sie hdufig nur
fortgeschrittene Tumore erkennt, die entsprechend schwer zu therapieren sind [72].

Das PSA ist ein Eiweif}, das nur in der Prostata gebildet wird. Es ist somit prostata-
spezifisch, allerdings nicht tumorspezifisch. Erhohte PSA-Werte konnen auch auf eine BPH
oder eine Entziindung zuriickzufiihren sein. Der PSA-Wert ist in den letzten Jahren zum
wichtigsten Marker zur Detektion des Prostatakarzinoms geworden. Der iibliche Grenzwert
betréigt 4 ng/ml. Bei einem Wert zwischen 4 und 10 ng/ml spricht man von einem diagno-
stischen Graubereich. PSA-Werte iiber 10 ng/ml gelten als hoch suspekt fiir das Vorliegen
eines Prostatakarzinoms [72].

Obwohl der PSA-Wert der wichtigste Marker ist, bleiben ungekldarte Fragen. So ist
nicht klar, in welche Form die Fritherkennung mittels PSA-Wert durchgefiihrt werden soll.
In welchem Alter soll man beginnen? In welchen Intervallen soll man untersuchen? In
welchem Wertebereich soll eine Biopsie angesetzt werden? Zur Zeit ist nicht erwiesen, ob die
Vorteile des PSA-Screenings bei der schwachen Senkung der Mortalitéitsrate die Nachteile
durch falsch positive Testergebnisse und Folgen der Ubertherapie aufwiegen [76-78].

Bei einem suspekten rektalen Tastbefund oder PSA-Wert erfolgt eine bioptische Auf-
kldrung (also eine Entnahme von Gewebeproben). Meist unter Lokalanésthesie werden im
Rahmen einer transrektalen Ultraschalluntersuchung 8 bis 10 Gewebeproben entnommen.
Dabei wird der Ultraschall zur genauen Platzierung der Biopsienadel verwendet.

SchlieBlich werden noch bildgebende Verfahren wie Kernspintomographie/spektroskopie
und Positronen-Emissionstomographie verwendet, um Tumore zu lokalisieren. Noch im
Erforschungsstadium befinden sich Verfahren, die sich auf bildgebende Verfahren wie die
MRT stiitzen, um eine Graduierung von Tumoren zu erlauben. Damit beschéftigt sich
auch die vorliegende Arbeit. Ziel ist es, {iber bildgebende Verfahren die Methoden der
PSA-Wert-Bestimmung und Biopsie zu ergénzen.
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Therapie

Es gibt eine ganze Reihe von Therapieansitzen, die sich stark nach Tumorgrad und Alter
des Patienten richten. Bei gut differenzierten Tumoren im Anfangsstadium und einer ge-
ringen Lebenserwartung des Patienten ab einem Alter von 75 oder mehr Jahren wird in der
Regel eine Wait-and-See-Strategie verfolgt. Dies findet seine Begriindung in der langsamen
Tumordynamik.

Ist der Patient deutlich jiinger und/oder der Tumor mittel oder schlecht differenziert,
werden individuelle Therapien gewihlt. Dies reicht von Bestrahlung von Tumoren iiber
Chemotherapie bis hin zur kompletten operativen Entfernung der Prostata (radikale Pro-
statektomie).

Welcher Therapieansatz verwendet wird, hdngt allerdings auch vom jeweiligen The-
rapiezentrum ab. So gibt es Vertreter, die vorzugsweise die radikale Prostatektomie als
Therapiestandard bei mittlerer bis schlechter Tumordifferenzierung verwenden. Andere set-
zen auf Strahlentherapie. Chemotherapie ist zwar moglich aber fiir diese Tumorform nicht
typisch. Jede dieser Therapieformen hat ihre Nebenwirkungen. Nach einer radikalen Pro-
statektomie klagen 60% der Patienten iiber Impotenz und 10-30% iiber Inkontinenz [76].
Strahlen- und Chemotherapie haben je nach verwendetem Verfahren eine Reihe von teil-
weise behandelbaren Nebenwirkungen, sowohl was Akut- als auch Spétreaktionen angeht.

Um also die richtige Entscheidung fiir die Therapie zu treffen, ist eine Einschitzung
der Tumordifferenzierung besonders wichtig. Die aktuellen klinischen Forschungen unter
Ausnutzung von bildgebenden Verfahren zur Tumoreinschitzung zielen in diese Richtung.
Dabei ist das langfristige Ziel, eine zuverldssige, nicht-invasive Diagnosemethode zu ent-
wickeln, welche die Spezifitdtsprobleme des PSA-Wertes und die unangenehme Biopsie
iiberwindet.
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1.3 Kompartmentmodelle

Kompartmentmodelle werden in der medizinischen Physik und Pharmazie verwendet, um
die Ausbreitung von Substanzen in einzelnen Geweben (oder auch dem ganzen Korper) zu
untersuchen und dariiber Riickschliisse auf Gewebeeigenschaften zu ziehen.

Man teilt das Gewebe (in der Pharmazie oft auch den ganzen Kérper) in fiktive Rdume
(Kompartments) ein, wobei diese einer anatomischen Region zugeordnet werden. In den
Kompartments wird das KM (oder der Arzneistoff) als homogen verteilt angenommen.
Jetzt kann, je nach Untersuchungsgegenstand, die Anzahl der Kompartments, ihre An-
ordnung (welches Kompartment mit welchem verbunden ist) sowie die Geschwindigkeit
des Stoffaustausches (durch eine sogenannte Austauschkonstante beschrieben) zwischen
verbundenen Kompartments variiert werden.

Entsprechend der Anzahl und der Anordnung der Kompartments sowie dem Wert der
Austauschkonstanten, ergibt sich die Kinetik, also der zeitliche Verlauf der Konzentrati-
on in den einzelnen Kompartments. Man identifiziert die Austauschkonstanten zwischen
den Kompartments mit physiologischen Eigenschaften des Gewebes. Uber die Zeit wer-
den Konzentrationen von KM (oder Arzneistoffen) in den Korperregionen gemessen, die
den Kompartments eines gegebenen Kompartmentmodells entsprechen. Man variiert die
Austauschkonstanten bis zu einer ausreichenden Ubereinstimmung der gemessenen Kon-
zentration-Zeit-Kurven und schliefit dann von den Austauschgeschwindigkeiten auf die phy-
siologischen Eigenschaften.

In dieser Arbeit werden zwei Zwei-Kompartmentmodelle betrachtet, welche in der klini-
schen Forschung haufig Verwendung finden. Das Hazlewood-Modell, dass durch ein gekop-
peltes System von zwei gewohnlichen Differentialgleichungen erster Ordnung beschrieben
ist und das Toftsmodell. Das Hazlewood-Modell beschreibt wie sich zwei Kompartments
durch Austauschprozesse gegenseitig beeinflussen. Das Tofts-Model wird durch eine ge-
wohnliche Differentialgleichung erster Ordnung beschrieben. Es modelliert ebenfalls Aus-
tauschprozesse zwischen zwei Kompartments, allerdings mit dem Unterschied, dass nur
eines der Kompartments durch den Ausstauschprozess beeinflusst wird. Das zweite Kom-
partment stellt eine Randbedingung dar, auf die das erste Kompartment reagiert. Im Fol-
genden werden beide Modelle genauer vorgestellt.

1.3.1 Toftsmodelle der Perfusion

Fiir die MRT mit niedermolekularen KM, wurden verschiedene Kompartmentmodelle ent-
wickelt, welche hauptséchlich von Paul Tofts systematisiert wurden [12,79]. Diese Modelle
werden deshalb auch als Toftsmodelle bezeichnet. Sie dienen dazu, die Anreicherung von
KM-Molekiilen im Gewebe zu modellieren. Dabei werden verschiedene Perfusionsparame-
ter bestimmt. Unter Perfusion versteht man das Durchstromen von Organen und/oder
Blutgeféafien. Dabei handelt es sich hier um das Ausstromen von KM aus den Kapillaren
und die anschliefende Diffusion durch das umgebende Prostatagewebe. Tofts benutzte die
Modelle zunéchst um Perfusionsénderungen im Gehirn von Multiper Sklerose Patienten zu
untersuchen [80]. Spéater wurden sie auch auf Brust- und Hirntumore angewendet [81,82].
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Die zwei Parameter, die das Toftsmodell bestimmen werden mit K" (Transferkonstante)
und v, bezeichnet. K" und v, werden dabei fundamentale physiologische Eigenschaften
zugeordnet [12]. Dem Parameter v, wird der relative Volumenanteil des extrazelluldren, ex-
travaskuldren Raumes v, zugeordnet. Vaskular (synonym dazu wird auch vasal verwendet)
bedeutet dabei: die Blutgefifie betreffend bzw. zu den Blutgefdfien gehérend und kommt
vom lateinischen vas=Gefafl. Extravaskuldar bzw. extravasal bedeutet somit ausserhalb der
Blutgefafle liegend.

Der extravaskulire, extrazellulire Raum wird kiirzer auch als Interstitium bezeichnet.
Das Interstitium ist also der gesamte Raum der auflerhalb der Blutgefdfie und auflerhalb
der Zellen liegt. Entsprechend wird v, auch relatives interstitielles Volumen genannt. Dabei
ist v, definiert als:

Ve
‘/total

Ve - (1.21)

Wobei V, und Vj, die absoluten Volumina des EZR bzw. des Gesamtgewebes sind. Ins-
besondere gilt fiir V,,, die Beziehung

V;fotal = ‘/e + ‘/b + ‘/z (122)

wobei V., V3, V. jeweils die absoluten Volumina des EZR, des Bluts und der Zellen sind.
Mit dieser Definition entspricht das v, des Toftsmodells dem « bei der Diffusion in pordsen
Medien (vgl. Gl. (1.6)).

Der allgemeine Ansatz, welcher den Toftmodellen fiir die KM-Anreicherung im Gewebe
zugrunde liegt, lautet (fiir Details vgl. Abschnitt A.4 ):

dcc'iqt(t) _ Ktrans <Cp(t) _ Cf)—it)) . (123)

Dabei ist C,(t) die Konzentration von KM im Gewebe und C,(t) die Konzentration von
KM im Blutplasma. Hier wird explizit nur vom Blutplasma gesprochen, also dem zell-
freien, fliisssigen Teil des Blutes, der gut die Hilfte des Blutvolumens ausmacht. Davon
zu unterscheiden ist das Vollblut, womit das Blut in Génze gemeint ist, also Plasma und
Blutzellen. Die Konzentration hat die Dimension Teilchenzahl pro Volumen. Um Platz zu
sparen und die Ubersichtlichkeit zu verbessern wird im Folgenden die Zeitabhéngigkeit der
Konzentrationen nicht immer explizit hingeschrieben. Es wird dann z.B. Cy statt C,(t)
geschrieben.

K8 hat mehrere physiologische Interpretationen. Welche Interpretation gewéhlt wird,
héngt vom Verhéltnis des Blutflusses F' zur Kapillarpermeabilitdt P ab. Mit Fluss ist hier
der massenbezogene Blutfluss gemeint, d.h. F' gibt an, wieviel Volumeneinheiten Blut pro
Zeiteinheit durch eine Masseneinheit Gewebe flieen. Man wéhlt dabei typischerweise die
Einheiten mlmin~!g~!. Die Permeabilitit P bezieht sich hier auf die Durchlissigkeit einer
Membran fiir eine Substanz. Sie hat die in der Biologie permeabler Membranen iibliche
Dimension einer Geschwindigkeit. Dies rithrt daher, dass die Permeabilitit einer Membran
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durch ihre Dicke d und iiber den Diffusionskoeffizienten D fiir die Diffusion der betrachtete
Substanz durch die Membran definiert wird:

D

P = I (1.24)
Man unterscheidet grob zwischen drei physiologisch bedeutsamen Fillen, die durch
den Vergleich zweier Fliisse miteinander charakterisiert sind. Man vergleicht den oben
erwiahnten Blutfluss F' und das Permeabilitéitsoberflichenprodukt PS miteinander. Da-
bei ist P die durch Gl. (1.24) definierte Permeabilitit der Blutgefifiewdnde und S die
massenbezogene Gefiwandoberfliche (die angibt wieviel Gefafoberfliche pro Massenein-
heit Gewebe vorhanden ist). P.S hat, genau wie F', die Dimension eines massenbezogenen

Flusses und ist ein Maf fiir den Fluss des KMs durch die Gefédfiwénde.

Flusslimitierter Fall (PS > F): Bei hoher Permeabilitét der Kapillarwénde ist das Aus-
treten des KMs aus dem Gefaffinneren in das umgebende Gewebe durch den Blutfluss
limitiert. Man stelle sich dazu vor, dass die gesamte Menge an KM, den der Blutfluss her-
anbringt, sofort durch die hochpermeablen Gefilwéande durchtritt. In diesem Fall tritt nur
soviel KM aus den Geféiflen aus, wie der Blutfluss heranzuschaffen in der Lage ist. Man
sagt: der Austritt von KM ist (Blut)flusslimitiert. Fiir diesen Fall setzt man fiir K™2":

K™ = Fp(1 — Hct) (1.25)

an. Dabei ist p die Massendichte des Gewebes und Hct der Hamatokritwert (kiirzer auch
als Hamatokrit bezeichnet). Der Hamatokritwert gibt den Volumenanteil der zellulédren
Bestandteile des Blutes an und wird in Volumenprozent angegeben. Der Hamatokrit liegt
bei gesunden Erwachsenen typischerweise bei 45% [71], d.h. das Blut besteht zu 45% Vol.
aus Zellen und zu 55% Vol. aus Plasma. Der Faktor (1 — Hct) beriicksichtigt, dass nur ein
Teil des anfliefenden Blutvolumens KM beinhaltet, ndmlich nur das Plasma.

Permeabilititslimitierter Fall (PS < F): In diesem Fall ist das Austreten des KMs
aus dem Gefaflinneren in das umgebende Gewebe durch die Gefafipermeabilitéit limitiert.
Dies geschieht aufgrund einer niedrigen Permeabilitit der Gefafiwéande, die den KM-Fluss,
PS, aus den Gefiaflen ins Gewebe so stark vermindert, dass er viel kleiner wird im Vergleich
zum Nachschub von KM durch den Blutfluss F'. Man spricht vom permeabilitéitslimitier-
ten Fall (kurz PS-limitierter Fall). K™ ist in diesem Fall nur durch die Permeabilitét
bestimmt:

K" — PSp. (1.26)

Gemischter Fluss Fall (auch Mixed Flow Fall): In diesem Fall wird das Austreten des
KMs aus dem Gefafliinneren in das umgebende Gewebe sowohl von der Gefafipermeabilitét,
als auch vom Blutfluss bestimmt. Der Ansatz fiir K" lautet dann:
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K™ = EFp(1 — Het). (1.27)

Dabei ist E der Extraktionskoeffizient. Er gibt den relativen Anteil an, um den sich die KM-
Konzentration im Blut verringert, wiahrend es durch die Kapillaren fliefit, also wieviel KM

aus dem Blut ins umgebende Gewebe iibergegangen ist. Tofts [12] wandelt ein Verfahren
von Renkin [83] ab, um E iiber F' und PS auszudriicken (fiir Details vgl. Anhang A.5):

E=1-exp (-F(%iht)) . (1.28)

Mit der Einfiihrung des Extraktionskoeffizienten E nach Gl. (1.28) wird sichergestellt, dass
der gemischte-Fluss-Ansatz sowohl den flusslimitierten als auch den PS-limitierten Fall als
Grenzfille enthélt: Wenn etwa PS > F' (flusslimitierter Fall) gilt PS/F > 1 und somit:

PS
E=1- —_ | = 1.
P ( F(1— Hct))

Es kann also angenommen werden, dass die Extraktion vollstandig ist. Damit ist K" =
Fp(1—Het) und Gl (1.27) geht iiber in GL. (1.25). Also ist der flusslimitierte Fall tatséichlich
ein Grenzfall des gemischten-Fluss-Ansatz.

Analog sieht man auch, dass der PS-limitierte Fall ein Grenzfall des gemischten-Fluss-
Ansatzes ist: Fur PS < F' (PS-limitierter Fall) gilt PS/F < 1 und damit auch

e PS i (y__ PS . PS
TP TR —H ) T F(1—Het)) ~ F(1— Het)

Damit ist K™ = PSp und Gl. (1.27) geht iiber in Gl. (1.26).

Obwohl hier drei Arten von Toftsmodellen vorgestellt wurden, wird im Rahmen dieser
Arbeit nur der PS-limitierte Fall betrachtet werden. Dies liegt daran, dass sich diese Arbeit
auf tierexperimentelle Vorarbeiten bezieht (vgl. Abschnitt 2), deren physiologische Gege-
benheiten durch den PS-limitierte Fall am besten beschrieben wird (vgl. Abschnitt 4.2).
Wenn im weiteren Verlauf dieser Arbeit ganz allgemein von Toftsmodell die Rede ist, soll

darunter immer der PS-limitierte Fall verstanden werden. Somit ist das hier verwendete
Toftsmodell durch die Gleichung;:

dc,

_ Cg
W —PSp (Cp——e) (129)

gegeben.
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Allgemeine Losung des Toftsmodells: Bei Gl. (1.23) handelt es sich um eine lineare
inhomogene Differentialgleichung mit konstanten Koeffizienten. Mit den Anfangsbedingun-
gen C, = Cy = 0 zur Zeit t = 0 und iiber Variation der Konstanten lésst sich die allgemeine
Losung finden:

Ktrans

Ve

C,(t) = Koo / (' )exp <— (t t’)) ' (1.30)
Um einen qualitativen Blick darauf zu werfen, wie bei Toftsmodellen die KM-Konzen-
tration im Gewebe auf KM-Anflutung reagiert, betrachte man C,(#') in Form einer Delta
Distribution mit einem Peak beim Zeitpunkt ¢ = 0. Das entspricht einem kurzen arteriellen
KM-Puls zum Zeitpunkt ¢ = 0. Die KM-Konzentration im Gewebe reagiert dann in der
Form einer Stufenfunktion [12]:

trans

C,(t) = h(t) = K"*exp (— t) (t>0). (1.31)

/UB
Hier wird die Funktion mit A(t) bezeichnet, um an die Heaviside-Funktion zu erinnern.
Das heifit es gilt A(t) = 0 wenn ¢ < 0 bzw. Gl (1.31) wenn ¢ > 0. Die initiale Reaktion
der Gewebekonzentration auf eine arterielle Anflutung von KM ist somit durch K0S
und v, charakterisiert. Dabei bestimmt K" die Amplitude der Reaktion und K" /q,
die Riickflussrate (auch washout Rate genannt) von KM aus dem Gewebe zuriick in die
Blutgefafle.

Analytische Losung bei Stufenfunktion: Es soll ein weiterer Fall betrachtet werden,
der einen analytischen Ausdruck fiir den zeitlichen Verlauf der Gewebekonzentration liefert.
Die Funktion der Plasmakonzentration C, moge die Form einer Stufenfunktion haben. Die
Konzentration von KM innerhalb des Plasmas moége zur Zeit t = 0 von der Konzentration
null auf die konstante Konzentration C) springen:

0 t<0
a0-{s0 150

Die analytische Losung findet man dann durch Einsetzen dieser Stufenfunktion in Gl. (1.30)
mit den Integrationsgrenzen 0 bis t. Das Ergebnis lautet:

(1) = 0.Cho <1 ~exp (—Ktranst)) | (1.32)

Ve

D.h. C,(t) hat den Verlauf einer Séttigungskurve (vgl. Abbildung 3.7) mit einem Satti-
gungswert von v,Cp. Je grofier K" /v, desto schneller tritt die Séttigung ein.

In den drei oben vorgestellten Toftsmodellen findet sich eine weitere Annahme, die hier
von Bedeutung ist: Man nimmt an, dass der Beitrag des in den Kapillaren befindlichen
KMs vernachléssigbar ist im Vergleich zur Gesamtkonzentration im Gewebe. Die Gesamt-
konzentration von KM im Gewebe (), ergibt sich im Allgemeinen aus der Gesamtstoffmenge

30



Kapitel 1. Grundlagen

des KM geteilt durch das absolute Gesamtvolumen des Gewebes. Bezeichnet man mit N,
und N, jeweils die Stoffmenge an KM im EZR bzw. Vollblut, dann ergibt sich:

_N6+Nb

Cy v
g

(1.33)
Dabei sind Vi, Vj, Ve, V. jeweils die absoluten Volumina des Gesamtgewebes, des Vollbluts,
des EZR und der Zellen. Insgesamt gilt V, = V. + V, + V,. Man kann nun Gl (1.33)
umformen:

N+ Ny, VeN. V,N, N, Ny

- — Ve7T— x5 eCe C
v, vV, AT ’UVE—FUbe v + v,Cyp

Cy

D.h. die Gesamtkonzentration im Gewebe ergibt sich aus den Konzentrationen in den
jeweiligen Kompartments, gewichtet mit den zugehdrigen relativen Volumina. Das relative
Blutvolumen v, ist dabei analog zu v, definiert, namlich durch:
Vi

Unter obiger Annahme, dass die KM-Konzentration im Blut, gewichtet mit dem relativen
Blutvolumen, vernachlissigbar ist gegeniiber der ensprechenden Grofle im EZR (sprich:
1,Cy K 1:.Ce), gilt also Cy = v.C,. Statt der Konzentrationen und relativen Volumina des
Vollbluts werden oft die entsprechenden Werte fiir das Blutplasma benutzt. Nutzt man die
Zusammenhinge Cy, = (1 — Het)Cp, und v, = (1 — Hct)v, ergibt sich, dass v,C = v,C,. Im
Falle der Vernachléssigung von v,C), gilt somit

Ct = Uece. (135)

Im folgenden werden die plasmabezogenen Grofien verwendet.

Die Vernachléssigung von v,C), ist gerechtfertigt, solange man von Gewebe spricht, wel-
ches keine grofleren Geféfle enthélt. Bei Untersuchungen von Ratten-Prostatae am Institut
fiir Radiologie der Charité ergaben sich relative Blutvolumina etwa 0.5% bis 1% (vgl. Ab-
schnitt 2.5). Bei solchen Werten wird iiblicherweise die Annahme vernachlissigbarer v,C,
gemacht [12]. Im Rahmen dieser Arbeit soll auch iiberpriift werden, ob dies gerechtfertigt
ist. Wenn némlich v,C), nicht vernachlassigt werden kann, dann gilt

Cy = v.Ce + 1,0, (1.36)

und fiir die allgemeine Losung der Toftsmodelle ergibt sich dann die Form [79]:

trans

Ve

C,(t) = K™ / C,(t")exp <— (t — t’)) dt' + v,C,. (1.37)

Im néchsten Abschnitt werden die tierexperimentellen Vorarbeiten behandelt, in deren

Verlauf unter anderem das hier behandelte permeabilitéatslimitierte Toftsmodell verwendet
wurde, um aus MRT-Messungen Gewebeparamter zu bestimmen.
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1.4 Zusammenfassung von Kapitel 1

In diesem Kapitel wurden die Grundlagen des Diffusionstransports in biologischen Gewe-
ben, sowie die Kompartmentmodelle besprochen, die den Ergebnissen dieser Vorarbeiten
zugrunde liegen. SchlieBlich wurde auch ein kurzer Uberblick iiber die Prostata gegeben,
dem Organ, das im Mittelpunkt des Interesses der vorliegenden Arbeit liegt.

Der Beschreibung des Diffusionstransports in biologischen Geweben liegt der Ansatz
zugrunde, Gewebe als poroses Medium anzusehen. Dabei stellen die Zellen die undurch-
dringlichen Bereiche und die Zellzwischenrdume die Poren des Mediums dar. Dieser Fall
ist deshalb von Bedeutung, da das hier betrachtete Kontrastmittel (KM) beim Diffundie-
ren durch das Gewebe nicht in Zellen eindringt. Es diffundiert von den Blutgefiafien ins
Gewebe und breitet sich dort nur im extrazelluliren Raum (EZR) aus. Entsprechend ist
die Diffusionsgleichung fiir die Diffusion in porésen Medien abzuwandeln. Dabei wird unter
Verwendung geeigneter Mittelungsverfahren die porose Natur des Gewebes durch die zwei
Parameter Tortuositidt (A) und Porositdt (a) beriicksichtigt.

Kompartmentmodelle werden verwendet, um aus gemessenen Signal-Zeit-Kurven von
MRT-Untersuchungen Informationen iiber die Gewebeeigenschaften zu gewinnen. Im Rah-
men dieser Arbeit wird das permeabilitatslimitierte Toftsmodell untersucht. Es handelt
sich dabei um ein Kompartmentmodell, welches in der klinischen Forschung und Anwen-
dung genutzt wird, um Perfusionsparameter der untersuchten Gewebe zu erhalten. Die hier
interessierenden Perfusionsparameter sind dabei die Kapillarpermeabilitéit und das relative
interstitielle Volumen.
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Tierxperimentelle Vorarbeiten

Diese Arbeit stellt einen theoretischen Schwerpunkt im Rahmen des DFG Projekts Funk-
tionelle Bildgebung der Vaskularisation und Perfusion des Prostatakarzinoms mit der dy-
namischen MRT: Korrelation mit morphometrischen Parametern dar. Der experimentelle
Schwerpunkt lag auf Untersuchungen an Tieren und Patienten. Hier interessieren zunéchst
nur die Untersuchungen an Tieren, da nur fiir diese Arbeiten ausgewertete Ergebnisse
vorlagen, auf welche diese theoretische Arbeit aufbauen konnte. Die tierexperimentellen
Untersuchungen wurden an Ratten durchgefiihrt und stellen den Inhalt der Dissertation
von Dr. vet. med. Ole Gemeinhardt [5] dar. Die experimentellen Arbeiten und Ergebnisse
sind dort ausfiihrlich beschrieben. Auf den folgenden Seiten sollen kurz die wichtigsten
Grundlagen, Methoden und Ergebnisse dieser experimentellen Untersuchungen, soweit sie
fiir die vorliegende Arbeit relevant sind, zusammengefasst werden.

Ziel des Tierexperiments war es, per MRT bestimmte Gewebeparameter mit histome-
trischen Messungen zu vergleichen. Bei der Histometrie werden unter Verwendung von
Féarbemethoden verschiedene Gewebekomponenten markiert, um sie anschliefend unter
dem Mikroskop zu identifizieren und zu vermessen. Bei den per MRT bestimmten Gewebe-
parametern handelte es sich unter anderem um das relative interstitielle Volumen v,., das
Permeabilitatsoberflachenprodukt P.S und das relative Blutvolumen v;,. Bei den histome-
trischen Messungen wurden unter anderem das relative interstitielle Volumen und das re-
lative Blutvolumen sowie mittlere Kapillarradien und mittlere Kapillarabsténde bestimmt.
Es liegt in der Natur von histologischen Schnitten, dass mit ihnen nur morphologische (also
nur die Struktur und den Aufbau betreffende) Grofien bestimmt werden kénnen und keine
physiologischen, wie z.B. die Kapillarpermeabilitéit. Morphologische Parameter waren da-
bei v,, v, Kapillarabstdnde und Kapillarradien. Von diesen konnten nur v, und v, per MRT
bestimmt und damit direkt verglichen werden. Hingegen konnte PS mit den verwendeten
histologischen Techniken nicht bestimmt werden, so dass bei diesem Parameter lediglich
Korrelationen mit gemessenen histologischen Parametern untersucht werden konnten. Im
folgenden Abschnitten wird genauer auf einzelne Aspekte der tierexperimentellen Unter-
suchungen, deren Ablauf und die fiir diese Arbeit wichtigen Ergebnisse eingegangen.
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2.1 Versuchstiere und Versuchsablauf

Die Versuchstierpopulation bestand aus 17 ménnlichen Ratten des Inzuchtstamms Copen-
hagen 2331. Man benutzt Inzuchtlinien, um die Anzahl genetischer Variationen innerhalb
einer Gruppe von Versuchstieren zu minimieren. Dies ist nétig um sicherzustellen, dass
genetische Unterschiede zwischen den Versuchstieren moglichst wenig Einfluss auf die ex-
perimentellen Ergebnisse haben.

Die Ratten des Inzuchtstamms Copenhagen 2331 sind etablierte Versuchstiere fiir For-
schungen iiber das Prostatakarzinom. Der Grund ist, dass dieser Rattenstamm Prostatakar-
zionome entwickelt, die sich als geeignete Modelle fiir menschliche Tumore herausgestellt
haben. Wilhelmina F. Dunning beschrieb erstmals 1963 ein spontan aufgetretenes Pro-
statakarzinom bei Copenhagen-Ratten [84], welches sie erfolgreich anderen Copenhagen-
Ratten transplantieren konnte. Dieser Tumor wird heute als Dunning Tumor bezeichnet
und ist in der Literatur auch unter der Bezeichnung Dunning R3327 bekannt. Das histologi-
sche Erscheinungsbild des urspriinglichen R3327 Tumors glich dem eines gut differenzierten
menschlichen Prostatakarzinoms [85]. Aus den Zellen des urspriinglichen Tumors wurden
mehrere Tochterzelllinien geziichtet, die sich in ihren Wachstumsraten, Differenzierungen,
Hormonsensitivitdten und ihrem Metastasierungsverhalten unterscheiden. Mit diesen Zell-
linien lassen sich Tumore induzieren, die verschiedenen Stadien menschlicher Prostatakar-
zinome entsprechen [86]. Zudem sprechen Dunning Tumore auf Hormon-, Chemo- und
Strahlentherapie auf vergleichbare Weise an, wie menschliche Prostatakarzinome [87-89].
Aus all diesen Griinden gelten die verschiedenen Dunning Tumorlinien als Standardtiermo-
delle fiir menschliche Prostatakarzinome. Man spricht in diesem Zusammenhang auch von
einem Tumormodell. Die Dunning R3327 Tumore stellen also Tumormodelle fiir menschli-
che Prostatakarzinome dar.

Die im Tierexperiment verwendeten Modelltumore gehorten zur Tochterzelllinie Dun-
ning R3327-G. Diese Zelllinie zeichnet sich dadurch aus, dass sie Tumore mit sehr homo-
genem Gewebe ausbildet, die nicht aggresiv (d.h. schwach metastasierend) und trotzdem
schlecht differenziert [5,90] sind. Schlecht differenziert deshalb, weil sie keine Driisen ausbil-
den und deshalb auch nicht nach der Gleason-Gradifizierung eingeteilt werden. Die Zellinie
R3327-G wurden hauptséchlich aufgrund ihres homogenen Gewebes und des relativ schnel-
len Wachstums bei geringer Neigung zur Metastasierung gewihlt.

Im Rahmen der Tierexperimente wurde eine Zellsuspension mit 10° Zellen der Sublinie
G des Dunning R3327 Rattenprostatakarzinoms in die Prostatae der 17 Ratten injiziert.
Die Wachstumskontrolle der Tumoren erfolgte iiber MRT-Messungen am 45. bzw. 46 sowie
am 54. bzw. 55. Tag nach Tumorzellimplantation bei je vier zufillig ausgewéhlten Tie-
ren [5]. Anhand der Tumorgréfien wurde der Zeitpunkt fiir die MRT-Untersuchungen zur
Messung von v, vy, PS etc. fesgelegt®. Die Kriterien dafiir waren einerseits eine ausrei-
chende Grofle der Tumoren, um sie sicher im MRT identifizieren zu koénnen, andererseits
sollten sie die GroBe der Prostata nicht iiberschreiten [5]. Die MRT-Messungen an allen
17 Ratten fanden in einem 1.5 T Ganzkorpertomographen zwischen dem 56. und 60. Tag

*Die Ratten mussten zur Bestimmung von v, getotet werden.

34



Kapitel 2. Tierxperimentelle Vorarbeiten

nach der Tumorimplantation statt. Die Versuchstiere wurden unmittelbar nach der MRT-
Messung euthanasiert. Anschliefend erfolgte die Entnahme der Prostata zur histologischen
Aufarbeitung. Bevor genauer auf die MRT-Messungen eingegangen wird, sollen die zum
Versténdnis nétigen Grundbegriffe der MRT zusammengefasst werden.

2.2 Grundbegriffe der MRT

Fiir die medizinische Anwendung der MRT, mit der sich diese Arbeit beschéftigt, interes-
siert lediglich das Wasserstoffisotop 'H, also Protonen. Protonen besitzen einen Spin S, zu
dem ein parallel orientiertes magnetisches Moment p gehort:

w=nS. (2.1)

Dabei wird v als gyromagnetisches Verhiltnis bezeichnet und betrigt fiir den 'H-Kern
2.6752 10® T~'s~!. Bei der MRT wird durch ein homogenes #uleres Magnetfeld eine Vor-
zugsrichtung fiir die Ausrichtung magnetischer Momente von Atomkernen ausgezeichnet.
Die bevorzugte Ausrichtung der magnetischen Kernmomente entlang des dufleren Magnet-
feldes, fiihrt zu einer resultierenden makroskopischen Magnetisierung. Diese Magnetisie-
rung entlang der Richtung des dufleren Magnetfeldes wird Longitudinalmagnetisierung
genannt. Da das magnetische Kernmoment und der Kernspin beim 'H Kern parallel zu-
einander sind, fiihrt die Ausrichtung des magnetischen Kernmoments auch zu einer ent-
sprechenden Ausrichtung des Kernspins, was, analog zum mechanischen Kreisel, zu einer
Prézession des Kernspins (und damit auch des magnetischen Kernmoments) um die Rich-
tung des dufleren Magnetfeldes fiithrt. Die Prizessionsfrequenz wy,

wy, = 7By, (2.2)

wird dabei als Larmorfrequenz bezeichnet. Dabei ist By die magnetische Flussdichte des
auBeren Magnetfeldes. Fiir klinische Magnetresonanztomographen mit ihren magnetischen
Flussdichten von 1 bis maximal 7 T und dem oben angegebenen gyromagnetischen Ver-
hiiltnis von Wasserstoff 'H ergeben sich Larmorfrequenzen zwischen 42 und 298 MHz.
Durch einen geeignet polarisierten, resonanten Puls elektromagnetischer Strahlung, kann
die resultierende makroskopische Magnetisierung gekippt werden. Um Resonanz zu erzielen,
muss die Frequenz des eingestrahlten Pulses der Larmorfrequenz entsprechen. D.h. die
eingestrahlten Pulse miissen Radiowellen aus dem Frequenzbereich der Ultrakurzwelle*
sein. Man kann die resultierende makroskopische Magnetisierung um definierte Winkel
kippen. Die Grofle des Kipp-Winkels ist proportional zur Dauer und zur magnetischen
Flussdichte des eingestrahlen Radiofrequenzpulses.

Das Kippen der resultierenden makroskopischen Magnetisierung durch einen resonan-
ten Radiofrequenzpuls fiithrt zu einer resultierenden Transversalmagnetisierung, die senk-
recht zum duferen Magnetfeld verlduft und mit der Larmorfrequenz rotiert. Die rotierende

*Unter Ultrakurzwelle versteht man in der Funktechnik den Frequenzbereich von 30 MHz bis 300
MHz [91]. Davon zu Unterscheiden ist der Ultrakurzwellenrundfunk, der lediglich den Frequenzbereich von
87.5 MHz bis 108 MHz umfasst.
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Transversalmagnetisierung induziert ein entsprechend oszillierendes Magnetfeld, welches
das Messsignal der MRT darstellt. Es wird von einer Empfangerspule detektiert, in der
eine Wechselpannung mit der Larmorfrequenz induziert wird.

Nachdem der Puls abgeschaltet ist, nimmt die Transversalmagnetisierung kontinuier-
lich ab und die Logitudinalmagnetisierung wieder zu. Dies wird als Relaxation bezeichnet.
Fiir die Relaxation sind lokale Fluktuationen der inter- und intramolekularen Magnetfel-
der verantwortlich. Die Magnetfeldfluktuationen riithren von der thermischen Bewegung
der Molekiile her und fiithren iiber Wechselwirkungen mit den magnetischen Kernmomen-
ten zur Relaxation. Nun unterscheidet man zwei Arten von Relaxation: die Longitudinal-
Relaxation und die Transversal-Relaxation. Um die Unterschiede dieser beiden Relaxati-
onsarten zu verstehen, betrachte man die lokal fluktuierenden Magnetfelder in zwei Kom-
ponenten zerlegt: eine Komponente in Richtung des Feldes By und eine senkrecht dazu (hier
soll diese Richtung als Bi-Richtung) bezeichnet werden. Ferner ldsst sich das zeitlich fluk-
tuierende Magnetfeld an einem Kernort mittels Fourieranalyse in seine Frequenzanteile auf-
schliisseln, was zu einer spektralen Dichteverteilung fiihrt, welche die Intensitétsverteilung
der einzelnen Frequenzanteile beschreibt. Von besonderem Interesse ist in diesem Zusam-
menhang, wie hoch der Wert der spektralen Dichteverteilung fiir die Larmorfrequenz ist.
Je hoher der Wert der spektralen Dichteverteilung fiir die Larmorfrequenz (und damit je
hoher die Wahrscheinlichkeit, dass die Resonanzbedingung erfiillt ist), desto wahrscheinli-
cher sind Ubergiinge zwischen Energieniveaus von Kernspins.

Die Longitudinal-Relaxation basiert auf dieser resonanten Wechselwirkung zwischen
der B;-Komponente des lokal fluktuierenden Magnetfelds und dem magnetischen Kern-
moment eines 'H-Kerns. Aufgrund dieser Wechselwirkung kénnen Ubergénge zwischen
Energieniveaus der 'H-Kernspins stattfinden. Der energetisch giinstigste Zustand ist der-
jenige, bei dem die magntischen Kernmomente parallel zu By orientiert sind und in diesen
Zustand gehen mit der Zeit immer mehr Kerne iiber. Die Verringerung der Transversal-
magnetisierung ist also zum Teil auf diese Longitudinal-Relaxation zuriickzufiihren, bei
der durch Ubergiinge zwischen Kernspin-Energienieveaus letzlich die Longitudinalmagne-
tisierung wieder zunimmt. Diese Erholung der Longitudianlmagnetisierung nach dem Ein-
strahlen eines resonanten Radiopulses wird durch einen monoexponentiellen Verlauf mit
der Zeitkonstante T} beschrieben.

Die T)-Zeit ist gewebespezifisch und hédngt von der Stiarke des &ufleren Mangetfeldes ab.
Die Werte von T} bei typischen magnetischen Flussdichten medizinischer Magnetresonanz-
tomographen (1 bis 3 T) reichen von 100 ms in Fett iiber 500 bis 900 ms in Korpergeweben
bis hin zu einigen Sekunden in Gebieten mit hohem Wasseranteil (Korperfliissigkeiten) [92].
Die im Rahmen der Longitudinal-Relaxation stattfindenden Uberginge éndern auch die
Phase der Larmopréizession der magnetischen Kernmomente. Es kommt auf diese Weise
zu einem zunehmenden Verlust der Phasenkohérenz und somit zur Verringerung der re-
sultierenden Transversalmagnetisierung. Damit haben die oben beschriebenen resonanten
Wechselwirkungen, zwischen der B;-Komponente der fluktuierenden Magnetfelder und der
magnetischen Kernmomente, auch einen Anteil an der Transversal-Relaxation.

Zur Transversal-Relaxation tragen somit sowohl die B; als auch die By-Komponente
der Magnetfeldfluktuationen bei. Die By-Komponente der Magnetfeldfluktuationen mo-
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dulieren das eigentliche By-Feld. Die daraus resultierenden Unterschiede in den lokalen
magnetischen Flussdichten fiihren zu lokal unterschiedlichen Larmorfrequenzen. Aufgrund
der statistischen Natur dieser Fluktuationen wird die Phasenkohérenz der prézessierenden
magnetischen Momente zunehmend vermindert. Der Prozess der Transversal-Relaxation
wird durch einen monoexponentiellen Abfall mit der Zeitkonstante 715 beschrieben.

In der Praxis gibt es noch zwei weitere Faktoren, welche Einfluss auf die Dephasie-
rung der Transversalkomponenten der Spins haben: ndmlich Inhomogenitéten des dufleren
Magnetfeldes und Suszeptibilitéitseffekte. Obwohl technisch grofie Anstrengungen unter-
nommen werden, um das duflere Magnetfeld so homogen wie moglich zu machen, haben
die realisierten Magnetfelder Inhomogenitiaten, die sich deutlich auswirken und die De-
phasierung weiter beschleunigen. Suszeptibilitédtseffekte rithren daher, dass verschiedene
Gewebe verschieden stark mangetisierbar sind. Vor allem in Bereichen, in denen Gewebe
mit unterschiedlichen Magnetisierbarkeiten aufeinandertreffen wird das duflere (eigentlich
homogene) Magnetfeld verzerrt und damit inhomogen. Auch diese Inhomogenitéten fithren
zu einer Verstirkung der Dephasierung. Alle diese Effekte zusammenfassend beschreibt
man die Dephasierung mit einer weiteren Zeitkonstanten, die mit 7% bezeichnet wird.
Sie berticksichtigt den Einfluss der Magnetfeldfluktuationen, der Feldinhomogenitéten des
auBeren Magnetfeldes und der Suszeptibilitéitseffekte auf die Abnahme der Transversalma-
gnetisierung. Damit gilt 75, > T5. Die Werte von 75 bei typischen magnetischen Flussdich-
ten medizinischer Magnetresonanztomographen (1 bis 3 T) reichen von ca. 60 ms in Fett
bzw. Muskel bis 250 ms in Blut bzw. Gehirn-Riickenmarks-Flissigkeit [92], wéhrend die
T5-Zeiten in den meisten Korpergeweben etwa 20 bis 70 ms betragen [92].

Da Protonen einen Spin von 1/2 besitzen, bilden sich im dufleren Magnetfeld zwei Kern-
Zeeman-Niveaus mit einer Energiedifferenz AE = vhBj aus. Bei Raumtemperatur sind die
beiden Kern-Zeeman-Niveaus leicht unterschiedlich besetzt. Das niedrigere Kern-Zeeman-
Niveau ist etwas stérker besetzt als das hohere. Die Unterschied in den Besetzungzahlen
folgt einer Boltzmannverteilung. Bei Raumtemperatur und einer magnetischen Flussdich-
te von 1.5 T betrigt der relative Uberschuss an Kernen im tieferen Kern-Zeeman-Niveau
rund 10 ppm. D.h. auf 10° Kerne im héheren Zeeman-Niveau kommen 1000010 Kerne im
unteren. Das es trotz dieses geringen Unterschieds in den Besetzungszahlen zu messbaren
resultierenden Magnetisierungen kommt, liegt an der hohen Dichte der Wasserstoffkern-
spins in Korper. Die MRT misst in der klinischen Praxis mit einer Auflésung von etwa 1
mm?. In einem solchen Volumen befinden sich etwa 10'° Protonen, so dass also rund 10
Kerne zur Anregung durch einen Radiopuls zur Verfiigung stehen.

Nach dieser kurzen Einfiihrung soll im folgenden Abschnitt genauer auf die Sequenz
von Radiopulsen eingegangen werden, welche in der tierexperimentellen Arbeit verwendet
wurde.

37



2.2. Grundbegriffe der MRT

2.2.1 Verwendete MRT-Sequenz

Fiir die MRT Bildgebung wurden und werden eine ganze Reihe sogenannter Pulssequenzen*
entwickelt. Damit sind Sequenzen von Radiopulsen gemeint, deren Typ, Dauer und Abfolge
der entsprechenden Untersuchung angepasst werden und in Verbindung mit entsprechend
geschalteten magnetischen Gradientenfeldern die MR-Bilder liefern. Bei den tierexperi-
mentellen Messungen der relativen Blut- und relativen interstitiellen Volumina via MRT
wurde eine 2D 77 gewichtete inversionspréaparierte Gradienten-Echo-Sequenz benutzt. Die
Bezeichnung 2D weist darauf hin, dass es sich um eine zweidimensionale Messung handelt.
Dies ist nicht im mathematisch exakten Sinne zu verstehen, da MRT-Messungen immer nur
Signale aus einer Korperschicht mit endlicher Dicke beriicksichtigen. Was mit 2D eigent-
lich gesagt werden soll ist, dass nur eine Schicht gemessen wird. In der hier verwendeten
Sequenz betrug die Schichtdicke 2 mm. T}-gewichtet bedeutet, dass der Kontrast auf den
MRT-Bilder hauptséchlich durch Unterschiede in den T}-Zeiten der Gewebestrukturen be-
stimmt wird. Die Begriffe inversionspraparierte Gradienten-Echo-Sequenz werden weiter
unten erldutert. Hier soll zunéchst nur angemerkt werden, dass es sich bei Gradienten-
Echo-Sequenzen um eine Klasse von Pulssequenzen handelt, die sich durch ihre Schnellig-
keit auszeichnen und Bildaufnahmezeiten im Sekundenbereich erlauben. Eine hinreichende
Schnelligkeit ist in diesem Falle notig, um den zeitlichen Verlauf der Anflutung von Kon-
trastmittel verfolgen zu konnen. Dabei ist stets ein Kompromiss zwischen Schnelligkeit (al-
so zeitlicher Auflésung) und raumlicher Auflésung zu schlieen. Im Rahmen dieser Arbeit
wurde eine zeitliche Auflésung von 1.6 Bildern pro Sekunde und eine rdumliche Auflésung
von 0.6 mm x 0.6 mm gewéhlt. Diese Wahl verbindet eine rdumliche Auflésung im Sub-
millimeterbereich mit einer hinreichenden zeitlichen Auflésung fiir die Anflutungsdynamik
des KM, wie in Abbildung 2.6 exemplarisch gezeigt. Die verwendete Gradienten-Echo-
Sequenz wird vom Konstrukteur des benutzten Magnetresonanztomographs (Siemens) als
IR-FLASH Sequenz bezeichnet. Dabei steht IR-FLASH fiir Inversion Recovery Fast Low
Angle Shot. Dabei deutet Inversion Recovery an, dass es sich um eine Sequenz mit Inver-
sionspréiparation handelt (dazu weiter unten mehr). Fast unterstreicht, dass es sich um
eine schnelle Sequenz handelt. Low Angle Shot bedeutet, dass die Anregungspulse (Shots),
welche die Longitudinalmagnetisierung kippen, dies nur um einen kleinen Winkel (typi-
scherweise 5° bis 30°) tun. Die Bilder die mit dieser Sequenz gemacht wurden hatten eine
Gesichtsfeld von 80 mmx80 mm bei einer Auflésung von 128x 128 Bildpunkten. Entspre-
chend hatten die Voxel* eine Abmessung von 0.6 mmx0.6 mm x2 mm. Die Voxeldicke von 2
mm wurde nicht kleiner gewéhlt, da sich sonst das Signal zu Rausch Verhéltnis iiberméfig
veschlechterte.

Bevor die verwendete IR-FLASH Sequenz genauer beschrieben wird, soll zunéchst das
prinzipielle Vorgehen erldutert werden, wie aus einer Pulssequenz ein Schichtbild erzeugt
wird. Um unter Ausnutzung der magnetischen Kernresonanz zu einem Bild zu kommen,
muss aus dem Messsignal die ortliche Herkunft einzelner Signalanteile bestimmt werden.

*Pulssequenzen werden auch kiirzer als MRT-Sequenzen oder einfach nur Sequenzen bezeichnet
*Ein Voxel ist das dreidimensionale Analogon zu einem Pixel, also das kleinste Volumenelement bei
einer gegeben Auflgsung.
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Das Messsignal ist die von der resultierenden Transversalmagnetisierung in einer Spule in-
duzierte Spannung. Dabei setzt sich die resultierende Transversalmagnetisierung aus den
verschiedenen Transversalmagnetisierungen im gesamten Untersuchungsgebiet zusammen.
Durch eine MRT-Sequenz wird das Messsignal derart beeinflusst, dass aus ihm Informatio-
nen iiber die rdumliche Herkunft einzelner Signalanteile extrahiert werden kénnen. Diese
Aufpriagung von Ortsinformationen auf das Messsignal durch die Sequenz wird auch als
Ortskodierung bezeichnet.

Zur Ortskodierung werden magnetische Gradientenfelder verwendet. Magnetresonanz-
tomographen sind deshalb mit sogenannten Gradientenspulen ausgestattet, um das sta-
tische und homogene Magnetfeld By mit magnetischen Gradientenfeldern in drei Raum-
richtungen zu iiberlagern. Dabei werden hier nur zeitlich konstante, lineare Gradienten
betrachtet. Ferner beschrinken sich die folgenden Betrachtungen auf die hier verwendete
2D Sequenz, einer Sequenz also, die nur eine Schicht beriicksichtigt. Bei der Ortskodie-
rung einer solchen 2D Sequenz soll zunéchst nur die interessierende Schicht mit einem
resonanten Radiopuls angeregt werden. Dazu wird in Richtung des By-Feldes ein Gra-
dient erzeugt. Dies hat zur Folge, dass sich die Larmorfrequenzen entlang der Richtung
des Gradienten é&ndern. Entsprechend dem Gradientenverlauf kann durch die Einstrahlung
eines Radiopulses gegebener Frequenz nur in einer entsprechenden Schicht eine resonan-
te Wechselwirkung mit den magnetischen Kernmomenten erfolgen und damit nur dort
eine resultierende Transversalmagnetisierung erzeugt werden, die zu einem Signal fiihrt.
Dieser erste Schritt in der Ortskodierung wird auch Schichtselektion genannt. Die Schicht-
dicke wird durch die Steilheit des Gradienten und die Frequenzbreite des eingestrahlten
Radiopulses bestimmt. Fin steilerer Gradient fithrt zu einer diinneren Anregungsschicht.
Ausserdem haben lingere Radiopulse eine engere Frequenzbreite als kiirzere Pulse (in die-
sem Zusammenhang wird diese auch als Anregungsbreite bezeichnet) und regen so eine
diinnere Schicht an. Umgekehrt haben kiirzere Radiopulse eine grofiere Anregungsbreite
und regen damit entsprechend dickere Schichten an. Im Anschluss an das Abschalten des
Gradienten zur Schichtselektion, wird wieder ein Gradient in By-Richtung geschaltet, aller-
dings mit inverser Polarisation zum Schichtselektionsgradienten. Dieser invers polarisierter
Gradient fiihrt zu einer Rephasierung der durch die Schichtselektion dephasierten magne-
tischen Momente. Dies ist notig, da bei der Schaltung des Schichtselektionsgradienten die
Larmor-Frequenz lokal variiert und damit auch die lokalen Prizessionsfrequenzen der ma-
gnetischen Momente. Es kommt somit zu Phasenverschiebungen entlang des Gradienten.
Durch die Schaltung des inversen Gradienten nach der Schichtselektion kommt es zu einer
Rephasierung mit dem Ergebnis, dass die magnetischen Momente der 'H Kerne in der
selektierten Schicht mit gleicher Larmor-Frequenz und gleicher Phase prazessieren.

Nun miissen in der angeregten Schicht weitere Ortskodierungen vorgenommen wer-
den. Diese basieren darauf, dass die Schaltung von Gradienten entlang zweier orthogonaler
Raumachsen innerhalb der selektierten Schicht die Larmor-Frequenz ortsabhéngig {iber
definierte Zeitrdume verdndern. Diese beiden Orstkodierungen innerhalb der angeregten
Schicht werden als Phasen- und Frequenzkodierung bezeichnet. Zunéchst soll auf die Pha-
senkodierung eingegangen werden und anschliefend auf die Frequenzkodierung.

Bei der Phasenkodierung wird entlang einer Raumachse (die hier als y-Achse bezeich-
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net werden soll) ein Gradient geschaltet. Dadurch dndert sich lokal entlang des Gradien-
ten die Larmor-Frequenz und damit auch die Phase, mit der die magnetischen Momente
préazessieren. Nach dem Abschalten des Phasenkodiergradienten prézessieren die magne-
tischen Momente in der selektierten Schicht wieder alle mit derselben Larmor-Fequenz
allerdings bleibt der Unterschied in den Phasen erhalten. Daher riihrt auch die Bezeich-
nung Phasenkodierung, da durch die Anwendung des entsprechenden Gradienten die y-
Koordinate eines Signalanteils iiber seine Phase kodiert ist. Aus einer einzigen Phasenko-
dierung lafit sich allerdings nicht auf die y-Koordinate von Signalanteilen zuriickrechnen.
Dies wird aber dann moéglich wenn es mehrere Phasenkodierung gibt. D.h. zur Aufnahme
eines MR-Bildes muss der Phasenkodierschritt wiederholt angewendet werden. Aus unter-
schiedlichen Phasenrelationen konnen iiber Fouriertransormation die y-Koordinaten der
einzelnen Signalanteile bestimmt werden. Praktisch wird die Anderung der Phasenrelati-
on derart realisiert, dass zunéchst ein Phasenkodiergradient gegebener Steilheit geschaltet
wird. Dann wird das Messsignal ausgelesen (dies erfolgt wéihrend der Frequenzkodierung,
zu der gleich mehr gesagt wird). Anschliessend wird wieder ein Phasenkodiergradient ge-
schaltet, der aber etwas weniger steil ist, dann folgt wieder das Auslesen des Messsignals.
So wird der Phasenkodiergradient bei jeder weiteren Phasenkodierung flacher, schliellich
null und anschliefend in gleichen Stufen wieder steiler, allerdings dann mit umgekehrter
Polaritit. Erst wenn der Phasenkodiergradient die urspiingliche Steilheit erreicht hat (aller-
dings bei umgekehrter Polaritét), ist die Datenaufnahme fiir ein MRT-Bild abgeschlossen.
Die Anzahl der Phasenkodierungen, die man fiir ein Bild durchfiihrt entspricht der An-
zahl der Pixel in y-Richtung des MRT-Bildes. Im Fall der hier interessierenden IR-FLASH
Sequenz wurden 128 Phasenkodierungen pro Bild durchgefiihrt. Ensprechend haben die
MRT-Bilder in y-Richtung eine Auflésung von 128 Pixel. Je hoher die Anzahl der Pha-
senkodierschritte, desto hoher ist auch die Auflésung in y-Richtung. Allerdings wéchst mit
der Anzahl der Phasenkodierschritte auch die Messzeit fiir ein Bild, da jede zusétzliche
Phasenkodierung und der anschliessende Ausleseprozess der Messdaten (fiir die Dauer des
geschalteten Frequenzkodiergradienten) zusétzlich Zeit in Anspruch nehmen.

Nachdem die Phasenkodierung durchgefiihrt ist, folgt der letzte Schritt der Ortsko-
dierung: die Frequenzkodierung. Bei ihr wird (analog zur Phasenkodierung) entlang ei-
ner Raumachse (die hier als x-Achse bezeichnet werden soll und orthogonal zur y-Achse
liegt) ein Gradient geschaltet. Dadurch prézessieren die magnetischen Momente an je-
dem Raumpunkt entlang dieser Frequenzkodierachse entsprechend den lokal unterschied-
lichen Larmor-Frequenzen. Wihrend der Frequenzkodiergradient geschaltet ist, wird das
Messsignal, also die von der prézessierenden resultierenden Transversalmagnetisierung in
der Messspule induzierte Wechselspannung, in &quidistanten Zeitabstinden abgetastet.
D.h. wiahrend der Frequenzkodiergradient geschaltet ist, findet das Auslesen des eigent-
lichen Messsignals statt. Nun werden entlang des Frequenzkodiergradienten die Phasen
der prézessierenden magnetischen Momente variieren. Um dem entgegenzuwirken, wird
zunéchst entlang der x-Achse ein zum Frequenzkodiergradienten invers polarisierter Gra-
dient geschaltet. Dieser fiihrt zu einer Dephasierung der magnetischen Momente. Anschlie-
Bend wird der Frequenzkodiergradient geschaltet, der wieder zu einer Rephasierung fiihrt.
Der Vorgradient und der Frequenzkodiergradient sind dabei zeitlich so aufeinander abge-
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stimmt, dass die Rephasierung zu einem maximalen Signal (einem sogenannten Echo) in
der Mitte des Ausleseprozesses fiihrt. Dort liegen dann auch dieselben Phasenbeziehungen
vor, wie sie durch die Phasenkodierung prépariert wurden.

Das Prinzip zur Datenerfassung eines MRT-Bildes geméfl der hier interessierenden IR-
FLASH Sequenz lduft also nach folgendem Schema ab: erst Schichtselektion, dann Pha-
senkodierung, dann Frequenzkodierung (mit gleichzeitiger Signalmessung), dann Phasen-
kodierung (mit verdandertem Phasenkodiergradienten), dann Frequenzkodierung, usw. bis
nach dem 128ten mal Phasen- und Frequenzkodierung alle Daten fiir ein Bild eingelesen
sind. Aus dem so gewonnenen Signal-Zeit-Verlauf wird mittels 2D Fouriertransformation
die ortliche Herkunft von Signalanteilen (i.e. Anteile der resultierenden Transversalmagne-
tisierung) bestimmt.

Jetzt soll der Ablauf der Sequenz noch etwas genauer nachvollzogen werden. Zu Beginn
der Sequenz wird zunéchst ein Radiopuls eingestrahlt, der die Longitudinalmagnetisierung
um 180° kippt (vgl. Abbildung 2.1 (a)). Da somit die Longitudinalmagnetisierung inver-
tiert wird, spricht man auch von einem Inversionspuls oder einer Inversionspréparation.
Diese Inversion ist vor allem wichtig fiir die Bestimmung des Blutvolumens, wie gleich
genauer erldutert werden wird. Die so invertierte Longitudinalmagnetisierung beginnt sich
nun entsprechend der T3-Zeit zu relaxieren (daher die Bezeichnung Inversion Recovery
in der Abkiirzung IR-FLASH). Nach 30 ms folgt der Einsatz des Schichtselektionsgradi-
enten und eines Radiopulses, welcher in der selektierten Schicht die teilweise relaxierte
Longitudinalmagnetisierung um 15° in Inversionsrichtung zuriickkippt. Die dadurch er-
zeugte Transversalmagnetisierung beginnt nun entsprechend 773 zu relaxieren. Wéhrend
dies geschieht wird gleichzeitig der Phasenkodiergradient und der Vorgradient zum Fre-
quenzkodiergradient geschaltet. Nach etwa 1.2 ms wird der Phasenkodiergradient ab- und
der Frequenzkodiergradient eingeschaltet. Durch ihn wird die durch den Vorgradient her-
beigefiihrte Dephasierung teilweise riickgéingig gemacht. Die Transversalkomponenten re-
phasieren wieder und erzeugen nach etwa 1.3 ms eine maximale Signalintensitét, das so-
genannte (Gradienten)Echo. Die Zeit vom Einstrahlen des 15° Puls bis zum Echo wird
Echozeit (TE) genannt und betrégt hier also etwa 2.5 ms. Somit wird der Frequenzko-
diergradient insgesamt etwa 4.5 ms nach dem ersten 15° Puls abgeschaltet. Nun folgt der
nédchste 15° Puls und es beginnt erneut die Phasen- und Frequenzkodierung. Insgesamt
werden 128 dieser 15° Pulse in der eben beschriebenen Weise hintereinander gesendet, um
die Daten zu sammeln, die fiir ein Bild ben&tigt werden (vgl. Abbildung 2.1 (b)). D.h. fiir
die Inversionspréiparation und das anschliefende Auslesen eines Bildes wird eine Zeit von
30 ms+128 x 4.5 ms~ 610 ms bend6tigt. Danach beginnt der Zyklus von vorn, mit einer er-
neuten Inversionspriaparation. Die Zeitspanne zwischen den Pulssequenzen zur Aquisition
der einzelnen Bilder wird Repetitionszeit (TR) genannt. Sie betréigt in diesem Fall also 610
ms. Nun soll die Frage beantwortet werden, warum die Inversionspriaparation durchgefiihrt
wurde. Bei der Inversion kehrt die Longitudinalmagnetisierung M, ihr Vorzeichen um und
man erhélt - M. Die invertierte Longitudinalmagnetisierung beginnt anschliefend mit 77 zu
relaxieren, um wieder die urspriingliche Magnetisierung M, zu erreicht. Bei der Relaxation
geht die Longitudinalmagnetisierung durch null (vgl. Abbildung 2.1). Bei Rattenblut wird
dieser Nulldurchgang etwa 320 ms nach der Inversionspriaparation erreicht. Wenn also 320
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Abbildung 2.1: Idealisierter zeitlicher Verlauf der auf 1 normierten Longitudinalmagne-
tisierung wéhrend der in der experimentellen Arbeit verwendeten IR-FLASH Sequenz. (a):
Die ersten fiinf Auslesezyklen die jeweils 610 ms dauern. (b): Der zweite Auslesezyklus im
Detail. Der Pfeil zeigt den Startpunkt des eigentlichen Auslesens an (30 ms nach Inversi-
onspraparation). Das vergroflerte Feld zeigt den sigezahnférmigen Verlauf, welcher durch
die 15° Pulse alle 4.5 ms verursacht wird. Die Linie mit Kreisen zeigt den Verlauf der Rela-
xation der Longitudinalmagnetisierung, fiir den Fall, dass keine 15° Auslesepulse eingesetzt
wiirden. Diese Relaxation ist nur durch die 77-Zeit bestimmt.

ms nach der Inversion ein 15° Puls eingestrahlt wird, ist das Signal des Rattenbluts null,
da keine Longitudinalmagnetisierung vorhanden ist, um in Transversalmagnetisierung und
damit in ein Messsignal umgewandelt zu werden. Diese Nullung von Blutsignal wird bei
der Bestimmung des relativen Blutvolumens ausgenutzt (vgl. Abschnitt 2.4). Die Zeit von
der Inversionspraparation bis zum Nulldurchgang der Longitudinalmagnetisierung wird als
Inversionszeit (TI) bezeichnet und betriagt hier 320 ms. Durch die 15° Auslesepulse, wird
der Relaxationsverlauf der Longitudinalmagnetisierung verlangsamt. Ohne die Auslesepul-
se wiirde die Relaxation entsprechend der T}-Zeit verlaufen (vgl. Abbildung 2.1 (b)).

Zusammenfassend sei hier festgehalten: Die tierexperimentelle MRT-Messungen der re-
lativen Blutvolumina und relativen interstitiellen Volumina wurden mittels einer 7T} gewich-
teten inversionspréparierten Gradienten-Echo-Sequenz mit TT 320 ms, TE 2.51 ms, TR 610
ms und einem Kippwinkel von 15° durchgefiihrt. Das Gesichtfeld der Aufnahmen betrug
80 mmx80 mm bei einer Auflosung von 128x 128 Bildpunkten. Die Voxelgrofle betrug 0.6
mm x 0.6 mmx2 mm. Der Vollstdndigkeit halber muss noch erwédhnt werden, dass eine zwei-
te Sequenz verwendet wurde, die aber nicht direkt der Bestimmung von Gewebeparametern
diente, sondern zur Bestimmung der Lage und Gréfle der Tumore. Diese Sequenz wurde ver-
wendet, um entsprechende Voxel aus dem Tumor bzw. dem gesunden Gewebe auszuwéhlen,
deren Signal-Zeit-Kurven dann herangezogen wurden, um die Gewebeparameter v,, v, und
PS zu bestimmen. Diese Sequenz war eine Ty gewichtete Turbo-Spin-Echo-Sequenz mit
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Prostata Tumor

Abbildung 2.2: MRT-Bild einer Ratte wie es die T2-gewichtete Sequenz lieferte. Sowohl
der gesunde Prostatalappen, als auch der Tumor lassen sich deutlich vom umgebenden
Gewebe abgrenzen. Aus [5].

TE 82 ms und TR 4210 ms. Das Gesichtfeld der Aufnahmen betrug 80 mmx80 mm bei
einer Auflosung von 192x192 Bildpunkten. Die Voxelgrole betrug 0.41 mmx0.41 mmx1
mm. Auf den Bildern dieser Sequenz ist der Tumor als hypointenses Gebiet zu erkennen
(vgl. Abbildung 2.2). Bei diesen Aufnhamen wurde kein Kontrastmittel verwendet. Bei der
Untersuchung der Tiere wurde also zunéchst die T, gewichtete Sequenz benutzt, um die
Prostata und den Tumor darin zu lokalisieren. Anschlieend wurden sowohl Voxel aus dem
gesunden Gewebe, wie auch aus dem Tumor gewéhlt und die Messungen mit der T} gewich-
teten Sequenz durchgefiihrt. Erst zur Bestimmung des relativen interstitiellen Volumens
und anschliessend zur Bestimmung des relativen Blutvolumens. Fiir diese zwei Messungen
wurden zwei Kontrastmittel verwendet, die im folgenden Abschnitt genauer beschrieben
werden.

2.2.2 Verwendete Kontrastmittel

Der Kontrast in den MRT-Bildern wird durch eine Reihe Faktoren beeinflusst. Zu ihnen
gehoren insbesondere gewebespezifische Faktoren wie T-Zeit, T,-Zeit oder Spindichte. Die
hier verwendeten Kontrasmittel (KM) wirken grundsétzlich dadurch, dass die die 71-Zeit
an ihrem Aufenthaltsort verkiirzen. Dies ist eine Folge der magnetischen Wechselwirkung
zwischen den magnetischen Momenten von Wasserstoffprotonen und denen von ungepaar-
ter Elektronen in den Atomen der KM. Das an den Elektronenspin gekoppelte magneti-
sche Moment ist rund 650 mal stérker als das magnetische Moment, welches zum Spin
eines Protons (d.h. zum Kernspin eines 'H Wasserstoffkerns) gehort. Zur Beeinflussung
von Relaxationszeiten sind also solche Verbindungen besonders geeignet, welche Atome
mit moglichst vielen ungepaarten Elektronen aufweisen. Sie fithren zu zusétzlichen magne-
tischen Fluktuationen, welche die Relaxationsprozesse beschleunigen und so u.a. die T}-Zeit
verkiirzen. Atome mit ungepaarten Elektronen findet man unter den Ubergangsmetallen
(z.B. Eisen oder Mangan mit jeweils fiinf ungepaarten Elektronen) und unter den seltenen
Erden (Lanthaniden). Unter den Lanthaniden ist vor allem Gadolinium mit seinen sieben
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ungepaarten Elektronen besonders weit als MR-Kontrastmittel verbreitet.

Als Ma# fiir die Wirksamkeit eines KM bei der Verkiirzung der T7- und Ts-Zeit, wird die
sogenannte Relaxivitiat verwendet. Sie beruht darauf, dass die Kehrwerte 1/77 und 1/75
linear mit der Kontrastmittelkonzentration zunehmen. Die Steigung der Geraden entspricht
der Relaxivitét.

Durch den Einsatz von KM wird im vorliegenden Fall also die Ti-Zeit verkiirzt. In
Kombination mit einer geeigneten Sequenz hat diese Verkiirzung zur Folge, dass aufgrund
der schnellen Longitudinalrelaxation zu einem gegebenen Zeitpunkt eine stérkere Lon-
gitudinalmagentisierung herrscht. Diese kann anschlieend in eine entsprechend stérkere
Transversalmagnetisierung und damit in ein entsprechend stérkeres Signal umgesetzt wer-
den, als im nativen Fall (also ohne KM). Das Prinzip nach dem diese Signalverstiarkung
durch KM funktioniert ist schematisch in Abbildung 2.3 gezeigt. Man erkennt, dass zum
effektiven Einsatz eines KM auch die Sequenz wichtig ist. Fiir den Fall der hier verwen-
deten IR-FLASH Sequenz kann je nachdem wann der Anregungspuls eingetrahlt wird, der
Einsatz von Gd-DTPA den Kontrast verringern, vergroflern oder sogar gleich lassen. Die
IR-FLASH Sequenzparamater sind so gewéhlt, dass der Einsatz von KM zu einer Signal-
und damit Kontrastvergréfferung fiihrt.

In den tierexperimentellen Untersuchungen wurden zwei KM verwendet, die zu un-
terschiedlichen Substanzgruppen gehéren. Zum einen VSOP C-184 und zum anderen Ga-
dodiamid. VSOP C-184 beruht auf superparamgnetischen Eisenoxidpartikeln und wurde
bei der Bestimmung des relativen Blutvolumens verwendet. Gadodiamid, welches auf dem
Lanthanid Gadolinium beruht wurde bei der Bestimmung des interstitiellen Volumens ver-
wendet. Gadodiamid wird auch als Gd-DTPA-BMA abgekiirzt.

Sowohl VSOP C-184 und Gd-DTPA-BMA bestehen aus nach auflen elektrisch neutralen
Molekiilen, die in wéssriger Losung, unter Bildung von Wasserstoftbriicken, eine Hiille von
Wassermolekiilen um sich herum ausbilden, eine sogenannte Hydrathiille. Eine Hydrathiille
vergroflert die effektive rdumliche Ausdehnung des Molekiils. Der so vergrofierte effektive
Durchmesser wird auch hydrodynamischer Durchmesser genannt.

VSOP C-184

Die Bezeichnung VSOP C-184 steht fiir Very small Superparamagnetic iron Oxide Particles.
Die 184 zeigt an, dass es sich um die 184. Variante handelt, die innerhalb des Optimie-
rungsprozesses hergestellt worden ist. Dabei stellt die variante 184 den besten Kompro-
miss zwischen paramagnetischen Eigenschaften und Vertriglichkeit dar [93]. VSOP C-184
besteht aus einem Eisenoxidkern mit einem Durchmesser von ca. 4 nm, der von einer Zi-
trathiille stabilisiert wird [94] (daher VSOP C, dass C steht fiir citrate). Die Stabilisierung
ist notwending, um die Aggregation der Partikel untereinander und Anlagerung an Zellen
zu verhindern. In wéssriger Losung hat VSOP C-184 einen hydrodynamischen Durchmes-
ser ca. 9 nm [94]. Die Relaxivititen betragen bei 60 MHz (1.41 Tesla) und 40°C in de-
mineralisiertem Wasser: By = 13.97 mmol~'s™" und Ry = 33.45 mmol~'s™! [5]. VSOP
C-184 ist ein experimentelles Kontrastmittel und ist noch nicht fiir den Einsatz beim
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Abbildung 2.3: Die beiden Kurven zeigen schematisch den Einfluss der hier interessie-
renden KM (VSOP bzw. Gd-DTPA) auf die Longitudinalrelaxation nach der Inversions-
praparation durch die verwendete IR-FLASH Sequenz. Die dick gezeichnete Kurve stellt
den Relaxationsverlauf unter Einsatz von KM und die diinnlinige den Relaxationsverlauf
ohne KM dar. Die Longitudinalmagnetisierung beginnt bei negativen Werten, da die ver-
wendete IR-FLASH Sequenz eine Inversionspriaparation durchfiihrt (vgl. Abschnitt 2.2.1).
Die dick gezeichneten Doppelpfeile zeigen die Grofle der (unter Einsatz von KM) am je-
weiligen Zeitpunkt vorliegenden Longitudinalmagnetisierung an. Analog stellen die diinnen
Doppelpfeile die Longitudinalmagnetisierung am jeweiligen Zeitpunkt dar, falls kein KM
verwendet wird. Je grofler die Longitudinalmagnetisierung, desto grofler auch das Messsi-
gnal (da dem Anregungspuls der verwendeten IR-FLASH Sequenz mehr Longitudinalma-
gnetisierung zur Verfiigung steht, die in Transversalmagnetisierung umgewandelt werden
kann). Wiirde der Anregungspuls zur Zeit t; eingestrahlt, wiirde der Einsatz von KM das
Messsignal (im Vergleich zum nativen Fall) verringern. Ein Anregungspuls zum Zeitpunkt
to wiirde dagegen, unter Einsatz von KM, zu einem héheren Messsignal und damit zu ei-
nem stiarkeren Kontrast fiihren. Auch zum Zeitpunkt t3 wiirde das KM einen Erhohung
des Kontrastes liefern, allerdings wire die Zunahme an Kontrast im vergleich zum nativen
Fall relativ gering.
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Menschen zugelassen. Es wurde allerdings bereits eine Phase-I-Studie* an 18 gesunden
Testpersonen durchgefiithrt [95]. Dabei wurden Dosen von 0.015, 0.045 und 0.075 mmol
Fe/kg Korpergewicht appliziert. Bei den hier interessierenden Tierexperimenten wurde ei-
ne Dosis von 0.03 mmol Eisen pro kg Korpergewicht verwendet. VSOP C-184 wurde zur
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Abbildung 2.4: Zeitverlauf der normierten Signalintensitit eines Voxels innerhalb eines
Astes der inneren Beckenarterie einer Ratte vor, wihrend und nach der Applikation des
Kontrastmittels (KM) VSOP C-184 in einer Dosis von 0.03 mmol Fe/kg fiir die verwendete
IR-FLASH Sequenz. [5].

MR-Bestimmung des relativen Blutvolumens ausgewihlt, weil es ein intravasales Kontrast-
mittel ist [94] (vgl. Abschnitt 2.4). Intravasal bedeutet dabei, dass das Kontrastmittel in
den Blutgefiaien verbleibt und nicht in das umgebende Gewebe austritt. Zudem bleibt sei-
ne Konzentration zeitlich relativ konstant verglichen mit der MR-Messzeit zu Bestimmung
des Blutvolumens. Tierexperimente haben gezeigt, dass die Halbwertszeit von VSOP C-
184 im Blut von Ratten 21.3£5.5 Minuten betrigt (bei einer applizierten Dosis von 0.045
mmol Fe/kg) [94]. Bei den tierexperimentellen Untersuchungen zur Bestimmung des re-
lativen Blutvolumens wurde VSPO in einer Dosierung von 0.03 mmol Fe/kg appliziert
und die MR-Messzeit betrug 102.5 Sekunden. Legt man die gemessene Halbwertszeit von
21.34+5.5 Minuten bei einer Dosierung von 0.045 mmol Fe/kg zugrunde, so ist bei einer
Dosierung von 0.03 mmol Fe/kg mit einer Halbwertszeit im Bereich von 10 bis 15 Minuten
zu rechen. Verglichen mit der Messzeit von 102.5 Sekunden entspriche dies einem Konzen-
trationsinderung von 8% bis 20%. Die Anderungen der Signalintensitéit aufgrund solcher
Konzentrationsénderungen gingen praktisch im Rauschen der Messungen unter. Dies wur-

*Bei einer Phase-I-Studie wird eine Substanz zum ersten mal bei Menschen angewendet. Dabei wird vor
allem die Vertréglichkeit bzgl. Aufnahme, Reaktionen innerhalb des Koérpers und Abbau bzw. Ausscheidung
untersucht.
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de tiberpriift, indem die Signalintensitéit einzelner Voxel, welche komplett in einem Ast
der inneren Beckenarterie lagen, vor, wihrend und nach der Kontrastmittelgabe gemessen
wurden (Abbildung 2.4).

Gd-DTPA-BMA

Die Bezeichnung Gd-DTPA steht fiir Gadolinium-Diethyl- Triamine-Pentaacetic Acid. Im
Rahmen der hier interessierenden Experimente wurde die Variante Gd-DTPA-BMA ver-
wendet (BMA steht fiir Bis-Methyl-Amide), die auch als Gadodiamid bezeichnet oder unter
dem Handelsnamen Omniscan gefiihrt wird. Die dreifache Ladung von Gd** wird von den
freien negativen Ladungen der umgebenden Carboxylgruppen kompensiert (vgl. Abbildung
2.5). Die Komplexbildung ist notig, da Gadolinium in freier Form toxisch ist. Gadolinium-
kationen wirken kalziumantagonistisch, d.h. sie verringern die Aufnahme von Kalzium in
die Korperzellen und reichern sich in Leber, Milz, Lunge und Knochenmark an. Ferner in-
terferieren sie mit der Blutgerinnung und der Blutbildung und fiithren bereits ab Dosen von
10-20 ug pro kg Korpergewicht zu schweren Leberschidden [5]. Zum Vergleich: die bei MR-
Untersuchungen dem Patienten verabreichten Gd-DTPA Dosen liegen bei etwa 0.2 mmol
pro kg Korpergewicht, dies entspricht einer Dosis von 110 pg pro kg Korpergewicht, die also
in reiner Form bereits sehr toxisch wéire. Um eine Vergiftung zu vermeiden wird Gadolinium
in einem Komplex gebunden (ein solche Komplexverbindung besteht aus einem Zentrala-
tom, welches mit einem oder mehreren Molekiilen umgeben ist). Beriicksichtigt man die

Abbildung 2.5: Die Strukturformel von Gd-DTPA-BMA [96].

Hydrathiille um Gd-DTPA, so liegen die hydrodynamischen Durchmesser bei Werten von
1 bis 1.2 nm [97]. Die Relaxivitédten fiir Omniscan betragen bei 10 MHz (0.23 Tesla) und
37°C: R1 = 4.6 mmol's™! und R2 = 5.1 mmol~!'s™!. In den hier interessierenden Tierex-
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perimenten wurde eine Dosierung von 0.2 mmol pro kg Korpergewicht eingesetzt, was den
an Menschen eingesetzten Dosen entspricht.

Als néchstes wird die Methode vorgestellt, nach der das relative interstitielle Volu-
men (v.) und das relative Blutvolumen (v;) aus den MRT-Messungen bestimmt wurden.
Unter dem relativen interstitiellen Volumen versteht man das anteilige Volumen der Zell-
zwischenrdume am Gesamtvolumen des Gewebes. Analog ist das relative Blutvolumen das
anteilige Volumen des Bluts am Gesamtvolumen des Gewebes.

2.3 Bestimmung von v,

Bei der Bestimmung von von v, wurde ein extravasierendes Kontrastmittel verwendet (Ga-
dodiamid). Extravasierend bedeutet, dass das Kontrastmittel aus den Blutgefafien in das
umgebende Gewebe iibertritt und sich dort ausbreitet. Die spezifischen Strukturen eines
Gewebes beeinflussen diese Kontrastmittelausbreitung, so dass iiber die Zeit entsprechende
Signal-Zeit-Kurven gemessen werden konnen, in denen Informationen iiber diese spezifische
Struktur enthalten sind. Das extravasierende Kontrastmittel dient dabei der Sondierung
des Gewebes.

Unter Einsatz des Kontrastmittels GD-DTPA-BMA, welches die Signalintensitéit bei
der verwendeten IR-FLASH-Sequenz erhoht, lieferten die MR-Messungen Signal-Zeit-Kur-
ven, wie sie beispielhaft in Abbildung 2.6 gezeigt sind. Diese Signal-Zeit-Kurven spiegeln
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Abbildung 2.6: Gemessener Signal-Zeit-Verldufe fiir gesundes Prostatagewebe, Tumor
und einen Seitenarm der inneren Beckenarterie unter Einsatz des Kontrastmittels Gado-

diamid {iber einen Zeitraum von 12 Minuten. Die Applikation des KM erfolgte 10 Sekunden
nach Beginn der Messung. Grafik iibernommen aus [5].

den zeitlichen Verlauf der Kontrasmittelverteilung in den verschiedenen Geweben wieder.
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Man erkennt, dass sich die Signal-Zeit-Kurven im Tumor und im gesundem Gewebe deutlich
voneinander unterscheiden: Der Kurvenverlauf im Tumor zeigt mehr Ahnlichkeit mit dem
Kurvenverlaug in der Arterie. Dies weist darauf hin, dass der Tumor stérker durchblutet ist.
Der hohere Volumenanteil an Blutgefafien im Tumorgewebe fithrt dazu, dass sein Signal-
Zeit-Verlauf stéirker durch den Signal-Zeit-Verlauf der Arterie geprégt ist, als der Signal-
Zeit-Verlauf des gesunden Gewebes.

An die Signal-Zeit-Kurven des Prostatagewebes und des Tumors wurden Modellkur-
ven angepasst. Einer der Anpassungsparamter war das relative interstitielle Volumen wv,.
D.h. v, von Tumor bzw. gesundem Gewebe wurde durch Anpassung der Modellkurven
an die gemessenen Signal-Zeit-Kurven aus Tumor bzw. gesundem Gewebe bestimmt. Den
Modellkurven lag das sogenannte permeabilitatslimitierte Toftsmodell zugrunde, dass in
Abschnitt 1.3.1 beschrieben ist.

2.4 Bestimmung von v,

Bei der Bestimmung des relativen Blutvolumens wurde das intravasale Kontrastmittel
VSOP C-184 verwendet, welche bei der verwendeten IR-FLASH-Sequenz die intravasale
Signalintensitét erhoht. Das Prinzip bei der Bestimmung von v, beruht auf dem Vergleich
der Signalintesitdten vor und nach der Gabe von VSOP C-184, dass bei der verwende-
ten MRT Sequenz die Signalintensitit intravasal erhohte. Die Differenz der beiden Signale
stellt dabei ein Maf fiir den Anteil des Bluts am Gewebe dar.

Wie eben erwiahnt erhoht VSOP bei der verwendeten MRT-Sequenz die gemessenen
Signalintensitdten im Vergleich zu nativen (d.h. im natiirlichen Zustand, also ohne KM
durchgefiihrten) Messungen. Die native Gesamtsignalintensitit eines Voxels im Gewebe sei
mit ST bezeichnet. Dabei steht der untere Index nat fiir nativ, also fiir die Messung

nat

ohne KM. Der obere Index total soll andeuten, dass ST aus zwei Komponenten zu-
sammengesetzt ist: Das Blut trigt einen Anteil SI°,, und das Gewebe einen Anteil SI7,,
zur Gesamtsignalintensitét bei. Analog werden drei Signalintensitéiten St ST%.,, and

ST7,,, fir den Fall einer MRT-Messung unter Verwendung von KM definiert und es gilt:

S]total _ S]zat + SIZat? S];?]t\% = S]?{M + SI?(M

nat
Als Maf} fiir das relative Blutvolumen in einem Voxel wird hier das Verhéltnis von
SIb,; zu ST¥,, verwendet:
Sy
ST,
Dabei sei ST¥,, das Signal, welches in einem vollstindig mit Blut gefiillten Voxel gemessen

wiirde. Der obere Index vb steht dabei fiir Vollblut(vozel).
Betrachtet man die Differenz der Gesamtsignale mit und ohne KM ergibt sich:

ASI = SIy — ST

nat

= SThs + STy — SID

nat

(2.3)

I

—Sre

nat*

(2.4)
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2.5. Resultate der Tierexperimente

Diese Gleichung kann fiir den Fall, dass kein Wasseraustausch stattfindet, vereinfacht
werden. Bei den tierexperimentellen Untersuchungen wurde tatséichlich die Annahme ge-
macht, dass der Austausch von Wasser zwischen Blut und umgebendem Gewebe einen ver-
nachléassigbaren Einfluss hat*. Dieser Fall soll kurz als kein-Wasseraustausch-FallIndexkein-
Wasseraustausch-Fall bezeichnet werden.

Im kein-Wasseraustausch-Fall ist die Signalintensitéit im Gewebe ausserhalb der Blut-
gefifle bei Messungen mit oder ohne KM gleich S17.,, = SI7,,. SchlieBlich dndert sich die
Signalintensitit nur dort, wo KM ist und da ein intravasales KM benutzt wird, dndert sich
nur der Signalanteil des Blutes. Die Inversionszeit (TI) der benutzten MRT Sequenz wurde
derart gewihlt, dass die Signalintensitiit von Blut ohne KM null betrigt: SIt,, = 0 (vgl.
Abschnitt 2.2.1). Wenn man dies beriicksichtigt vereinfacht sich Gl. (2.4) zu:

AST = SIY,,. (2.5)

Im Allgemeinen ist SI%,, nicht direkt messbar. Die MessgriBe ist vielmehr AST. Im kein-
Wasseraustausch-Fall bei dem zusiitzlich durch geeignete Wahl des TI auch SI?, = 0
sichergestellt ist, gilt AST = ST1%,,. Somit kann in diesem Fall das relative Blutvolumen

einfach nach Gl. (2.3) berechnet werden:
kwa

ASI  SIb,,
Up = o vb

(2.6)

Der obere Index kwa * soll daran erinnern, dass es sich hierbei um das relative Blutvolumen
handelt, dass bei Vernachlissigung von Wasseraustausch gemessen wird.

Bei der Bestimmung von v, im Rahmen der tierexperimentellen Untersuchungen wurde
der kein-Wasseraustausch-Fall angenommen und TI so gewihlt, dass SI,, = 0 galt. An-
schliessend wurde die Signaldifferenzen in mehreren Voxeln vor und nach KM-Applikation
gebildet und durch ST¥,, geteilt. Dabei wurde SI%,, aus einer Blutprobe des jeweiligen
Versuchstieres bestimmt [5, 6].

2.5 Resultate der Tierexperimente

Die Ergebnisse der tierexperimentellen Untersuchungen wurden statistisch ausgewertet.
Es wurde der Wilcoxon-Test fiir den Vergleich von Medianen durchgefiithrt um statistisch
signifikante Unterschiede zwischen den gemssenen Werten zu finden. Zur Beschreibung der
Messwerte einer Stichprobe wurden der Median, das erste und das dritte Quartil sowie
der Maximal- und Minimalwert verwendet. Eine Stichprobe war dabei die Messung eines
Parameters (z.B. relatives Blutvolumen im Tumor) bei allen Versuchstieren mit einem der
beiden Bestimmungsverfahren (MRT bzw. Histometrie).

Die Fehler der histometrischen Messung werden hauptséichlich durch Gewebeschrump-
fung bei der Aufarbeitung bestimmt. Dabei schrumpft das Gewebe um ca. 20% bis 25%

*In Abschnitt 3.1.2 wird diese zusétzliche Annahme nicht mehr gemacht, um mit dem dann verallge-
meinerten Ansatz die experimentellen Ergebnisse besser erkliaren zu konnen.
*Dabei steht kwa fiir: kein-Wasser- Austausch
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Abbildung 2.7: Boxplots der fiir die Ergebnisse der Bestimmung des relativen Blut-
und interstitiellen Volumens via Histometrie (kurz Histo) und MRT. Die grauen Boxen
markieren den Bereich, indem die Hilfte aller gemessenen Werte einer Stichprobe liegen.
Die horizontalen, schwarzen Linien, die die grauen Boxen teilen, stellen den Median dar.
Die horizontalen Linien iiber und unter den Boxen, die mit vertikalen Linien mit diesen
verbunden sind, zeigen die Maximalwerte an. Die schwarzen Kreise stehen fiir Ausreisser,
die aus der Auswertung herausgenommen wurden. Aus [5].

[5,98,99]. Diese Schrumpfung wurde kompensiert, indem den Messwerten fiir Kapillarradien
und Kapillarabstinde ein Aufschlag von 25% hinzuaddiert wurde. Fiir die histometrische
Bestimmung des relativen Blutvolumens und des relativen interstitiellen Volumens wurde
keine Korrektur vorgenommen, da es sich um relative Werte handelte.

Relatives Blutvolumen: Die Histometrie zeigte im Tumor ein statistisch signifikant
erhohtes relatives Blutvolumen von v, = 1.10% (Median) im Vergleich zu gesundem Ge-
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webe mit v, = 0.69% (Median) mit einem Signifikanzniveau von p < 0.001 [5]. Die Bestim-
mung des relativen Blutvolumens iiber MRT lieferte in Tumoren ebenfalls ein statistisch
signifikant erhohtes relatives Blutvolumen von v, = 1.77% (Median) im Vergleich zu nor-
malem Gewebe mit v, = 0.67% (Median) mit einem Signifikanzniveau von p < 0.001 [5].

Relatives interstitielles Volumen: Die Histometrie ergab ein relatives interstitielles
Volumen von v, =10.28% (Median) im Tumor und eines von 10.50% (Median) im gesunden
Gewebe. Ein signifikanter Unterschied lag dabei, mit einem Signifikanzniveau von p <
0.102, nicht vor [5]. Die MRT-Bestimmung des relativen interstitiellen Volumens lieferte
in Tumoren mit v, = 19.66% (Median) ein signifikant erhohtes interstitielles Volumen im
Vergleich zu gesunden Gewebe mit v, = 4.08% (Median). Das Signifikanzniveau betrug
dabei p < 0.001.

Man kann die Ergebnisse also wie folgt zusammenfassen: Wahrend im gesunden Gewebe
die Ergebnisse der Bestimmung des relativen Blutvolumens aus der MRT-Messung und der
Histometrie gut iibereinstimmen, kommt es im Tumorgewebe zu einer Uberschiitzung des
relativen Blutvolumens durch die MRT um ca. 60%. Das aus den MRT-Messungen im
Tumor bestimmte relative interstitielle Volumen v, wurde um einen Faktor von etwa 2
iiberschiatzt und im gesunden Gewebe um einen Faktor von etwa 0.35 unterschétzt.

Wie grof3 die Fehler sind, die diesen Werten anhaften, ist nicht leicht zu schéitzen, da
die Versuche nicht beliebig wiederholt werden konnten*. Bei den histologischen Messungen
wurden unter dem Mikroskop bei 400facher Vergéflerung pro Ratte jeweils 20 zufillig aus-
gewihlte Sichtfelder im Tumor und im gesunden Gewebe ausgewihlt. Das arithmetische
Mittel der in den 20 Sichtfeldern gemessenen relativen Blut- bzw. interstitiellen Volumens
ergab den Wert fiir die entsprechende Ratte. Dabei wurde entsprechend der Streuung der
gemessenen Werte eine Schwankungsbreite von ca. +10% geschétzt. Innerhalb dieser 10%
Schwankungsbreite stimmen die mit MRT bestimmen Blutvolumina mit denen der histo-
metrischen Messungen gut iiberein. Schlecht miteinander zusammenzubringen sind bei der
angenommenen Schwankungsbreite die Ergebnisse fiir das relative interstitielle Volumen.
Vor allem hier scheint es ein grundlegendes Problem zu geben. Deshalb wird im folgenden
das Toftsmodell, welches der Bestimmung des relativen interstitiellen Volumens zugrunde
liegt, der Schwerpunkt der Untersuchungen sein. Es wird systematisch untersucht wer-
den, wie die Struktur von Gewebe die Parameter beeinflusst, die das Toftsmodell liefert.
Doch vorher wird die Diskrepanz beim relativen Blutvolumen behandelt. Dies wird, unter
anderem, der Inhalt des néchsten Kapitels sein.

2.6 Die zwei Hypothesen dieser Arbeit

Die Diskrepanzen in den vergleichenden Messungen von relativem Blut- und Zellzwischen-
raumvolumen fiithrt zu folgenden zwei Hypothesen, die im Rahmen dieser Arbeit iiberpriift
werden.

Hypothese zur Diskrepanz beim relativen Blutvolumen: Ein Effekt, der sich
auf die MRT-Bestimmung des relativen Blutvolumens auswirken kann, ist der Austausch

*Die Ratten mussten zur Bestimmung der v, getdtet werden
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von Wasser zwischen Blut und umgebendem Gewebe. Dieser Austausch kann beim Einsatz
von Kontrastmitteln das relative Blutvolumen hoher erscheinen lassen, als es tatséchlich
ist. Im folgenden soll die Hypothese iiberpriift werden, dass der Wasseraustausch zwischen
Blut und umgebendem Gewebe die Uberschitzung des MRT-bestimmten relativen Blut-
volumens erklédren kann.

Hypothese zur Diskrepanz beim relativen Zellzwischenraumvolumen: Die
Bestimmung der relativen interstitiellen Volumens beruhte darauf, dass die mit dem MR-
Tomographen gemessenen Signal-Zeit-Verldufe durch das permeabilitétslimitierte Toftsmo-
dell (GIl. (1.29)) approximiert werden. Dabei wird einer der Anpassungparameter mit dem
relativen interstitiellen Volumen gleichgesetzt. Nun ist das permeabilititslimiterte Tofts-
modell sehr einfach und beriicksichtigt die Struktur des Gewebes nur sehr eingeschrankt,
insbesondere wird die Gefiflstrukur kaum betrachtet. Die Hypothese dieser Arbeit lau-
tet somit, dass der Einfluss der Gefiafistruktur (d.h. Kapillarradien und Kapillarabstande)
einen bisher nicht beriicksichtigten Einfluss auf die Bestimmung des relativen interstitiel-
len Volumens via Toftsmodell hat. Neben dem Einfluss der Gefafistruktur wird auch der
mogliche Einfluss der porosen Natur des Gewebes untersucht, die durch die Parameter
Tortuositat und Porositat gegeben sind.

2.7 Zusammenfassung von Kapitel 2

In diesem Kapitel wurden die Grundlagen des Diffusionstransports in biologischen Ge-
weben, sowie die tierexperimentellen Vorarbeiten vorgestellt. Ferner wurden die Modelle
besprochen, die den Ergebnissen dieser Vorarbeiten zugrunde lagen. Schliellich wurde auch
ein kurzer Uberblick iiber die Prostata gegeben, dem Organ, das im Mittelpunkt des In-
teresses der vorliegenden Arbeit liegt.

Der Beschreibung des Diffusionstransports in biologischen Geweben liegt der Ansatz
zugrunde, Gewebe als poroses Medium anzusehen. Dabei stellen die Zellen die undurch-
dringlichen Bereiche und die Zellzwischenrdume die Poren des Mediums dar. Dieser Fall
ist deshalb von Bedeutung, da das hier betrachtete Kontrastmittel (KM) beim Diffundie-
ren durch das Gewebe nicht in Zellen eindringt. Es diffundiert von den Blutgefafien ins
Gewebe und breitet sich dort nur im extrazelluliren Raum (EZR) aus. Entsprechend ist
die Diffusionsgleichung fiir die Diffusion in porésen Medien abzuwandeln. Dabei wird unter
Verwendung geeigneter Mittelungsverfahren die porése Natur des Gewebes durch die zwei
Parameter Tortuositdt (A) und Porositiat (a) beriicksichtigt.

Die tierexperimentellen Vorarbeiten fanden an Ratten statt, denen man Prostatatumo-
re implantiert hat. Unter Verwendung magnetresonanztomographischer (MRT) Messungen
wurden Gewebeparameter wie relatives Blutvolumen und relatives Zellzwischenraumvo-
lumen bestimmt. Anschliessend wurden die Ratten euthanasiert, die Prostatae entfernt,
histologisch untersucht und diese Ergebnisse mit den aus MRT-Messungen ermittelten
Gewebeparameter verglichen. Dabei zeigte sich, dass die MRT-Bestimmung des relativen
Blutvolumens in gesundem Gewebe die gleichen Ergebnisse liefert, wie die histologischen
Untersuchungen. In Tumorgewebe hingegen wurde das relative Blutvolumen durch MRT-
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Bestimmung um etwa 60% gegeniiber der histologischen Messung iiberschéitzt. Das relative
Zellzwischenraumvolumen wurde durch die MRT-Bestimmung in Tumorgewebe etwa um
den Faktor 2 iiber- und in gesundem Gewebe um den Faktor 0.35 unterschétzt (im Vergleich
zu den histologischen Messungen).

Das relative Blutvolumen wurde durch MRT-Signaldifferenzen vor und nach Kontrast-
mittelgabe bestimmt. Eine im Rahmen dieser Arbeit zu untersuchende Hypothese lautet,
dass die Abweichungen zwischen MRT und Histologie bei der Bestimmung des relativen
Blutvolumens, auf den Austausch von Wasser zwischen Blutgefifien und umgebendem Ge-
webe zuriickzufiithren sind.

Bei der MRT-Bestimmung von Gewebeparametern versucht man die gemessenen Signal-
Zeit-Verldufe durch einfache Modelle (sogenannte Kompartmentmodelle) mit zwei oder
drei Paramtern zu approximieren. Das im Rahmen der tierexperimentellen Vorarbeiten
verwendete Kompartmentmodell wird als permeabilitétslimitiertes Toftsmodell bezeich-
net. Mit seiner Hilfe wurde das relative Zellzwischenraumvolumen bestimmt. Eine weitere
Hypothese dieser Arbeit lautet, dass die beobachteten Uber- und Unterschiitzungen des
MRT-bestimmten relativen Zellzwischenraumvolumens durch die Gefafistruktur verursacht
werden, die einen bisher nicht beriicksichtigten Einfluss auf das Toftsmodell haben.
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Kapitel 3

Material und Methoden

3.1 Die Wasseraustauschhypothese und die Messung
von vy

Eine Hypothese, welche diese Arbeit iiberpriift, geht davon aus, dass die bei tierexperi-
mentellen Untersuchungen gefundene Uberschiitzung des relativen Blutvolumens v, (vgl.
Abschnitt 2.5) auf den Wasseraustausch zwischen Blutgefifien und umgebendem Gewe-
be zuriickzufithren ist. Dieser Prozess wird in dieser Arbeit kurz als Wasseraustausch
bezeichnet. Dieser Abschnitt beschéftigt sich mit Einfluss des Wasseraustausches auf die
Bestimmung des Blutvolumens und beschreibt, wie dieser Einfluss beriicksichtigt wurde,
um die gefundene Uberschitzung von v, zu erkléren.

3.1.1 Der Einfluss des Wasseraustausches

Der Wasseraustausch zwischen Kapillaren und umgebendem Gewebe kann dazu fiithren,
dass sich die Wirkung von intravasalen Kontrastmitteln (KM) auf Bereiche ausserhalb
der Blutgefiafie ausdehnt. Diese Ausdehnung der KM-Wirkung auf das umgebende Gewe-
be der Blutgefifle beeinflusst wiederum die Bestimmung des relativen Blutvolumens vy.
Der Ausdehnung der KM-Wirkung liegt folgender Prozess zugrunde [100]: Das verwendete
intravasale KM verkiirzt die Relaxationszeiten der Wasserstoffkerne im Inneren der Blut-
gefiafle. Aufgrund des Wasseraustausches gelangen stérker relaxierte Wasserstoftfkerne* in
das umgebende Gewebe der Kapillaren'. D.h. auch aufierhalb des Bluts (und damit des
eigentlichen Einlussgebiets des KM) finden sich vergleichbar stark relaxierte Wasserstoff-
kerne wie im Blut. Somit wird durch den Wasseraustausch die effektive Relaxationszeit in
der Umgebung der Kapillare verringert, ganz so als gébe es dort auch ein Kontrastmittel.

*Wenn hier von relazierten Wasserstoffkernen gesprochen wird, sind damit eigentlich die relaxierten
magnetischen Momente von Wasserstoffkernen gemeint. Die verkiirzte Umschreibung dient der Verbesse-
rung der Lesbarkeit des Textes.

TGleichzeitig gelangen Wasserstoffkerne aus dem umgebenden Gewebe in die Kapillare, wo ihre Rela-
xationszeiten durch das anwesende Kontrastmittel verkiirzt wird.
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3.1. Die Wasseraustauschhypothese und die Messung von v,

Damit der Wasseraustausch iiber die Kapillarmembran die effektive Relaxationszeit
im extravasalen Raum merklich beeinflussen kann, miissen zwei Bedingungen erfiillt sein.
(i) Zum einen muss die Transferzeit von Wasser durch die Membran kiirzer sein, als die
nativen Relaxationszeiten (d.h. die Relaxationszeiten im natiirlichen Zustand, also ohne
Kontrasmittel) der extravasalen Wasserstoffkerne. Wiirden néamlich die bereits stark re-
laxierten Wasserstoftkerne aus dem Kapillarinneren deutlich ldnger als die extravasalen
Relaxationszeiten brauchen, um die Kapillarwand zu durchqueren, dann wiirden sie im
umgebenden Gewebe auf ebenfalls bereits stark relaxierte Wasserstoffkerne treffen, so dass
sich an der Gesamtrelaxation im umgebenden Gewebe kaum etwas dndern wiirde. Vor dem
Hintergrund der vorliegenden Arbeit ist nur die T}-Relaxationszeit von Bedeutung, da die
zur v, Bestimmung verwendete MRT-Sequenz Ti-gewichtet ist.

(ii) Zum anderen miissen die Wasserstoffkerne innerhalb der Messzeit hinreichend weit
diffundieren, damit die exportierte Relaxivitit den intravasalen Bereich deutlich ausge-
dehnter erscheinen 148t, als er tatséchlich ist. Diese beiden Bedingungen kénne bei Kapil-
laren in tierischen Geweben durchaus erfiillt sein, wie folgende Abschéitzungen zeigen.

Zunéchst soll die Transferzeit von Wasser iiber die Kapillarwénde abgeschétzt werden.
Typische Wanddicken von Kapillaren liegen in einem Bereich von 0.2 bis 1 pm [71,101].
Der effektive Diffusionskoeffizient von Wasser innerhalb von Kapillarwénden liegt zwischen
0.005 und 1 gm?/ms [102-104]. Benutzt man Gl. (1.19) so kann abgeschitzt werden, dass
die Transferzeit von Wasser durch die Kapillarwand in einem Bereich zwischen 0.1 ms
und 100 ms liegt. Im Vergleich dazu liegen die T}-Zeiten in den meisten Geweben zwi-
schen 500 und 900 ms (vgl. Abschnitt 2.2) und speziell in Prostatagewebe bei 1.5 Tesla
zwischen zwischen 800 ms und 1300 ms [105,106]. Somit ist Bedingung (i) fiir typische
Ti-Relaxationszeiten in der Prostata erfiillt*.

Nun soll noch Bedingung (ii) tiberpriift werden. Wieder wird die Gl. (1.19) heran-
gezogen und die Entfernung abgeschitzt, die ein Wassermolekiil in ca. 600 ms (Messzeit
fiir die Aufnahme eines Bildes) zuriicklegt. Dabei wird fiir den Diffusionkoeffizienten von
Wasser im extravaskulidren Raum ein Wert von 1.5 ym?/ms angesetzt [100]. Damit ergibt
sich eine mittlere Diffusionsstrecke von etwa 42 pm. Dies ist ein Vielfaches der typischen
Kapillarradien von 3 pm bis 9 pm in der Prostata [5]. Also ist auch Bedingung (ii) erfiillt.

D.h. beim Einsatz von intravasalen KM kénnen durch den Wasseraustausch auch die
Relaxivitiat (und damit die Magnetisierung) in der extravasalen Umgebung beeinflusst wer-
den. Wird der Wasseraustausch nicht beriicksichtigt, kann es zu einer Uberschitzung bei
der Bestimmung des relativen Blutvolumens kommen [107,108].

Um die Anderungen der effektiven Relaxivitit und damit der Magnetisierungen auf-
grund des Wasseraustausches zu beriicksichtigen, wurde ein etabliertes Wasseraustauschmo-
dell [109-112] fiir die hier interessierende Fragestellung angepasst. Dabei wird eine abge-
wandelte Version der Bloch-Gleichung verwendet, die in Form eines Zwei-Kompartment-

*Fiir die T-Zeiten ist dies in geringerem Mafle gegeben. Typische Th-Zeiten in den meisten Geweben
liegen im Bereich zwischen 60 ms und 250 ms (vgl. Abschnitt 2.2) und fiir Prostatagewebe bei etwa 100
ms [106]. D.h. dass Bedingung (i) bei 1.5 Tesla fiir typische Th-Relaxationszeiten in der Prostata nur dann
erfiillt ist, wenn die Transferzeiten von Wasser durch die Kapillarmembranen deutlich kleiner als 100 ms
sind.
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modells gebracht wird (z.B. in [109,112]):

AM(t) _ Mo — My(t) _ My(t) | My(t)

1
dt le Ty Tg (3 )
AMy(t) _ Moy = My(t)  My(t) | My(t)
dt T, Tq T,

Dabei sind M,(t) und M,(t) die Longitudinalmagnetisierungen der Blut- bzw. Gewe-
bekompartments zur Zeit t. Ferner sind My, und My die Longitudinalmagnetisierungen
der Blut- bzw. Gewebekompartments im Gleichgewicht. Wenn man das System also nicht
stort, ergibt sich My(t — oo) = My, und My(t — oo) = M,,. Die Ty, und T3, sind die
longitudinalen Relaxationszeiten im Blut- bzw. Gewebekompartment. Ferner sind 7, und
7, jeweils die mittleren Aufenthaltsdauern von Wassermolekiilen im Blut- bzw. im Gewe-
bekompartment. Thre Kehrwerte sind die Austauschkonstanten fiir den Wasseraustausch
zwischen Blut und Gewebe. Bezeichnet man die Austauschkonstanten fiir den Austritt von
Wasser aus dem Blut- in das Gewebekompartment mit k, so gilt 7~ 1 — kyg. Fiir den
umgekehrten Prozess gilt analog 7,° b= kg

Etwas konkreter: Im Rahmen eines Zwei-Kompartment-Modells fiir den Wasseraus-
tausch stellt man sich das Gesamtgewebe wie folgt zusammengesetzt vor: Das Gesamt-
gewebe besteht aus einem Blutkompartment mit dem absoluten Volumen Vj, welches
durch eine Membran der Fliche S und der Permeabilitdt* P an das Gewebekompartment
grenzt. Das Gewebekompartment selbst habe ein Volumen V,. Wenn hier, im Rahmen des
Wasseraustausch-Effekts, von Gewebekompartment gesprochen wird, ist das extravas-
kulidre Gewebe gemeint, also das Gewebe ohne Beriicksichtigung des Blutkompartments.
Im Rahmen des Wasserausstausch-Effekts wird also mit dem Index g das extravaskulire
Gewebe bezeichnet. Entsprechend gilt hier:

Vo=V + V.. (3:2)

Die Austauschkonstanten ky, und k;, sind derart definiert, dass sie proportional zum
Verhiltnis von Flédche zu Volumen der Kompartments und proportional zur Permeabilitét
der Grenzfliche zwischen den Kompartments sein sollen:

1 PS 1 PS
Tb bg v, T, gb v, (3:3)
Die Austauschkonstanten haben die Dimension 1/Zeit, ihre Kehrwerte entsprechend
die Dimension Zeit. Dieser Kehrwert wird als mittlere Aufenthaltsdauer von Wassermo-
lekiilen in den jeweiligen Kompartments aufgefasst und, wie oben bereits erwihnt, mit

“Hierbei ist mit Permeabilitiat die Durchléssigkeit der Membran fiir Wassermolekiile gemeint. Es handelt
sich also nicht um magnetische oder irgend eine andere art von Permeabilitét.
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3.1. Die Wasseraustauschhypothese und die Messung von v,

T» bzw. 7, bezeichnet. Hierbei wurde davon ausgegangen, dass der Wasseraustausch vom
Blut- ins Gewebekompartment durch die gleiche Permeabilitdt gekennzeichnet ist wie der
umgekehrte Weg. Dies ist eine plausible Annahme, da der Wasseraustausch zwischen Ge-
webe und Kapillaren iiber Fenestrierungen (i.e. Locher) oder Aquaporine (Wasserkanéle)
stattfindet [71,113]. Sowohl durch Fenestrierungen, als auch durch Aquaporine findet ein
passiver Transport von Wasser statt, der sich nach den osmotischen Verhéltnissen rich-
tet [113]. Dabei ist der Wassertransport sowohl durch die Aquaporine als auch durch die
Fenestrierungen bidirektional [114]. Der einzige Unterschied ist, dass die Aquaporine inhi-
biert (also verschlossen) werden konnen, etwa durch Quecksilberverbindungen.

Jetzt lasst sich eine Verbindung zwischen den My, und My, und den relativen Volumina
der Kompartments herstellen. Die relativen Volumina fiir beide Kompartments sind wie
folgt definiert:

Vs Vs
vy = , Vg 1= . 3.4
’ ‘/total g V;otal ( )
Dabei ist Vit = Vi + V, das Gesamtvolumen des Gewebes. Damit gilt auch:
vp+ vy = 1. (3.5)

Setzt man nun die Definitionen fiir die relativen Volumina (3.4) in Gl. (3.3) ein, ergibt sich:

Yg Ty
i (3.6)
Man betrachte nun das Zwei-Kompartment-System im Gleichgewichtszustand. Dabei han-
delt es sich um ein dynamisches Gleichgewicht, d.h. es findet nach wie vor Wasseraustausch
zwischen beiden Kompartments statt, allerdings halten sich die Fliisse vom Blutkompart-
ment in das Gewebekompartment und in umgekehrter Richtung die Waage. Bei einer gege-
benen mittleren Aufenthaltsdauer von Wassermolekiilen im Blutkompartment von 7, und
einer entsprechenden Magnetisierung My, ist der Fluss von Magnetisierung aus dem Blut-
kompartment in das Gewebekompartment proportional zu My, /7,. Analog ist der Fluss in
die umgekehrte Richtung M,,/7,. Da sich beide Fliisse unter Gleichgewichtsbedingungen
die Waage halten, fithrt das zu der Gleichgewichtsbedingung:
Moy _ Ty, (3.7)
Moy To
Jetzt wird die Magnetisierung auf 1 normiert: My, + My, = Mototar = 1. Unter Verwendung
dieser Normierung und der Gl. (3.6) sowie der Gl. (3.7) ergibt sich:

My, My,
Mopg 0 M,
Ototal Ototal

= V. (38)
Zum Schluf} dieser Erlduterungen soll noch etwas {iber das asymptotische Verhalten des

Wasseraustauschmodells gesagt werden. Fiir den Fall unendlich langer mittlerer Aufent-
haltsdauern 7, — oo und 7, — oo erhélt man aus Gl (3.1) ein Zwei-Kompartment-Modell
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aus zwei entkoppelten Gleichungen, welches die Magnetisierung im Gewebe ohne Wasser-
austausch beschreibt:

dMy(t) _ My, — My(t)

p 7 (3.9)
dMg(t) _ MOg B Mg(t)
dt Ty,

Das hier vorgestellte Wasseraustauschmodell wird verwendet, um den FEinfluss des Was-
seraustausches auf die Blutvolumenbestimmung abzuschitzen. Die Bestimmung des re-
lativen Blutvolumens aus Abschnitt 2.4 basiert auf dem kein-Wasseraustausch-Fall und
muss zunéchst derart verallgemeinert werden, dass Wasseraustausch beriicksichtigt wird.
Im n#chsten Abschnitt wird diese Verallgemeinerung durchgefithrt und gezeigt, wie das
Wasseraustauschmodell (beschrieben durch Gl. (3.1)) verwendet wurde, um den Einfluss
des Wasseraustausches abzuschétzen.

3.1.2 Beriicksichtigung des Wasseraustausches
Verallgemeinerung der Bestimmung von v,

Bei der Bestimmung des relativen Blutvolumens v, im Rahmen der tierexperimentel-
len Untersuchungen wurde der kein-Wasseraustausch-Fall zugrunde gelegt (vgl. Abschnitt
2.4). Diese Art der Bestimmung wird nun verallgemeinert, um Wasseraustauscheffekte zu
beriicksichtigen.

Wie in Abschnitt 3.1.1 erwdhnt, kann der Wasseraustausch dazu fiithren, dass die Wir-
kung des intravasalen KM sich auch auf das umgebende Gewebe erstreckt. Damit wird also
die Signalintensitét nicht nur intravasal, sondern zum Teil auch extravasal verdndert. D.h.
die Signalintensitéit im Gewebe dndert sich bei Gabe von KM. Es gilt dann SI7,,, # S15,.*.
Die Inversionszeit TI sei weiterhin so gewéhlt, dass das Blutsignal genullt wird, also
SIP . = 0 gilt. Damit ldsst sich Gl. (2.4) zu

ASI = SIhy, + SIE,, — SIZ,
vereinfachen. Im Unterschied zum kein-Wasseraustausch-Fall ist hier das Problem, dass
die Messgrofie AST nicht allein durch die Signalintensitédten im Blut nach KM-Applikation
gegeben ist (wie in Gl (2.5)). Vielmehr beeinflussen auch die zwei Gewebesignale SI7.,,
und SIY . die Messgroffe AST. Wenn man analog zum kein-Wasseraustausch-Fall eine Be-

nat
stimmungsgleichung fiir das relative Blutvolumen aufstellt, ergibt sich:

AST ST+ SI%y, — SISy STky STy — SIS,

wa _ _ _ 310
YT ST ST, SIb,, ST, (3.10)
vp Awvy

*Und nicht mehr wie im kein-Wasseraustausch-Fall ST, ,, = ST,
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Dabei zeigt der obere Index 'wa’ an, dass hier das relative Blutvolumen unter der Bertick-
sichtigung von Wasseraustauscheffekten gemeint ist. Man beachte, dass die Gewebesignale
SIf.,; und SI,, zu einer Abweichung Av, vom realen Blutvolumen v, fithren. D.h. v}
iberschétzt das tatséchliche relative Blutvolumen. Die einzigen Messgrofien sind AST und
SI1%,,. Alle anderen Signalintensititen sind unbekannt. Dies liegt an der beschriinkten
Auflosung der MRT-Aufnahmen. Jedes Voxel hat ein Volumen von etwa 1 mm?®. Da aber
die mittleren Kapillarabstdnde im Prostatagewebe zwischen 50 pm und 200 pm liegen
[5] enthalten die Signale jedes Voxel sowohl einen Blut- als auch einen Gewebeanteil. Es
wiren Voxelgroflen deutlich unterhalb von 50 pmx50 pmx50 pm noétig, um die reinen
Gewebesignale SI7.,, und SI?,, messen zu konnen. Gemessen werden kann also nur v},

welches nur im Falle eines vernachlissigharen Wasseraustausches zu vf*® wird.

at

Das Wasseraustauschmodell einbinden

Die Abschiatzung des Einflusses des Wasseraustausches auf die Bestimmung des relativen
Blutvolumens verlauft nach folgendem Schema: Es wird ein realistisches relatives Blutvolu-
men v, angesetzt und anschliefend fiir variierende mittlere Aufenthaltsdauern von Wasser
im Blut die Magnetisierungen M, und M, berechnet (nach Gl. (3.1)). Lange Aufenthalts-
dauern stellen dabei einen schwachen Wasseraustausch dar und kurze einen starken. Die
Magnetisierungen wurden anschlieBend verwendet, um v zu berechnen (nach Gl. (3.10)).
Je stirker der Wasseraustausch, desto grofier (i.e. stirker tiberschétzt) wird vy im Ver-
gleich zum angesetzten v, sein. Schiefllich wurde iiberpriift, bei welchen mittleren Auf-
enthaltsdauern die Uberschitzung von v gegeniiber v, der experimentell festgestellten
Uberschitzung des relativen Blutvolumens von 60% (vgl. Abschnitt 2.5) entsprach.

Nun sollen die konkreten Schritte des oben beschriebenen Schemas genauer vorgestellt
werden. Es wird ein histologisch gemessenes relatives Blutvolumen v, = 1% angesetzt [5].
Dies sei der wahre Wert des Blutvolumens. Mit diesem Wert wird das berechnete (und
tiberschiitzte) v verglichen werden. Da v, +v, = 1 gilt, folgt aus dem gewéhlten v, = 1%
sofort v, = 99%. Aus Gl (3.8), der benutzten Normierung My, + Mo, = Mototar = 1, und
den beiden relativen Blutvolumina folgt:

Vg 0.99 o MOg MOtotal - MOb

29— — — & My, = 0.01 Mo
v, 0.01 My, Mo, 0 Ototal

und unter wiederholter Ausnutzung der Normierung ergibt sich ferner My, = 0.99 Moiotar-
Jetzt wird die mittlere Aufenthaltsdauer von Wasser im Blut, 7, {iber einen Bereich von
0.001 ms bis 4000 ms variiert*. Die Literaturwerte fiir 7, variieren zwischen 140 ms und
1000 ms [108]. Deutlich kleinere 7, finden sich beim Wasseraustausch zwischen dem Zell-
zwischenraum und den Zellen, die bei Werten zwischen 0.01 ms und 0.05 ms liegen [108].
Hier wurde ein noch weiterer Bereich von 7, (bis hin zu 0.001 ms) gewihlt, um Ergebnisse
dieser Arbeit mit Ergebnissen aus der Literatur vergleichen zu konnen (z.B. [109]), wo

*Es wurden folgende 7, verwendet: 0.001 ms, 0.01 ms, 0.1 ms, 1 ms, 3 ms, 5 ms, 7 ms, 10 ms, 30 ms, 50
ms, 70 ms, 100 ms, 120 ms, 150 ms, 200 ms, 250 ms, 300 ms, 350 ms, 400 ms, 500 ms, 700 ms, 1000 ms,
1200 ms, 1500 ms, 1700 ms, 2000 ms, 2200 ms, 2500 ms, 2700 ms, 3000 ms, 3500 ms, 4000 ms
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vergleichbar weite 7,-Bereiche untersucht wurden. Wegen Gl. (3.6) kann zu jedem 7, sofort
das entsprechende 7, = 7,0, /v, berechnet werden. Um zwischen nativer und KM-gestiitzter
MRT zu unterscheiden, werden zwei verschiedene Relaxationszeiten (77, = 1400 ms [115]
fiir die native und 7%, = 100 ms [6] fir die KM-gestiitzte MRT') verwendet. Die benutzte
Relaxationszeit im Gewebe der Rattenprostata von 77, = 1022 ms wurde aus der Literatur
entnommen [106].

SchlieBlich wurde mit all diesen Parametern die Gl. (3.1) numerisch gelost. Die so
berechneten Werte der Magnetisierungen wurden in Gl. (3.10) eingesetzt, um v;"* zu be-
stimmen. Man beachte, dass dabei die relativen Magnetisierungen den relativen Signalin-
tensititen gleichgesetzt wurden. Es werden also z.B. M, und M, (bei T3, = 100 ms) statt
SIb.,, und SIf.,, verwendet. Die Begriindung liegt darin, dass die Signalintensitit propor-
tional zur Magnetisierung ist, mit Empfangerverstarkung, Spindichte und Flipwinkel als
Vorfaktoren [109]. Da diese Vorfaktoren fiir die Untersuchung konstant gehalten wurden [5]
kiirzen sie sich in Gl. (3.10) weg.

Die Magnetisierungen werden durch Inversions- und Auslesepulse, der in der experi-
mentellen Arbeit benutzten Sequenz, beeinflusst. Wie sich die Magnetisierung unter der
benutzten Sequenz verhélt zeigt Abbildung 2.1.

Die berechneten v werden in Abhéngigkeit von 7, aufgetragen. Anschlieend wird
iiberpriift, bei welchem Wert von 7, die Uberschitzung von vy® gegeniiber dem angesetz-
ten v, der experimentell bestimmten Uberschitzung des Blutvolumens von ca. 60% (vgl.
Abschnitt 2.5) entspricht. Die entsprechenden Ergebnisse sind in Abschnitt 4.1 aufgefiihrt.
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3.2 Diffusionssimulation

Das Prinzip des FTCS-Verfahrens

Das in dieser Arbeit verwendete numerische Standardverfahren wird im Folgenden kurz
vorgestellt. Ausfiihrlichere Darstellungen kénnen z.B. in [116-119] gefunden werden. Die
Diffusionsgleichung fiir porése Medien, die numerisch gelést werden soll lautet:

D
% = ﬁv2<c> +(Q(x,1)). (1.16)
Da die Diffusionsgleichung einen Prozess beschreibt, der sich in der Zeit entwickelt, miissen
bei der numerischen Losung sowohl der Raum also auch die Zeit diskretisiert werden. Ge-
nauer, die entsprechenden Differentialoperatoren 9/t und V? miissen durch geeignete
Differenzenquotienten approximiert werden. Da bei der diskretisierten Diffusionsgleichung
finite Differenzen statt der infinitesimalen Differentiale benutzt werden, spricht man bei
dieser Methode auch von der Methode finiter Differenzen. Im Folgenden wird zur Dis-
kretisierung der Ansatz von Rudolf Gorenflo [118,119] verwendet. Er entwickelte einen
masse- und energieerhaltenden Diskretisierungsformalismus fiir die Diffusion mit finiten
Differenzen. Aufgrund der Erhaltungseigenschaft wird dieses Verfahren auch als konserva-
tives Differenzenverfahren bezeichnet.

Um das Prinzip des numerischen Verfahrens zu erldutern, soll zur Verbesserung der
Ubersichtlichkeit die Schreibweise der Diffusionsgleichung vereinfacht werden. Fiir fol-
gende Ausfithrungen wird Gl (1.16) fiir den eindimensionalen Fall betrachtet. Es wird
Do = D/X? und Q statt Q(x,t) geschrieben, sowie die eckigen Klammern { ), welche die
Mittelung andeuten, weggelassen. Auch der Quellterm Q(x,t) wird weggelassen und kann
problemlos jederzeit als additiver Term wieder dazugeholt werden. Somit erhélt man die
ibersichtlichere Form:

oC 0*C

P/

Zunéchst miissen die Differentialoperatoren diskretisiert werden. Dazu denkt man sich den
(eindimensionalen) Raum und die Zeit im einfachsten Fall in dquidistante Intervalle zer-
legt. Fiiir die numerischen Rechnungen werden dann nur die Mittelpunkte dieser Intervalle
betrachtet. Bei dieser Raum- und Zeitdiskretisierung sei die Intervallgrofie im Raum mit
Az und die in der Zeit mit At bezeichnet. Als Néchstes ersetzt man die Differentialquo-
tienten entsprechend der Diskretisierung von Raum und Zeit durch die entsprechenden
Differenzenquotienten. Fiir den vorliegenden Fall dquidistanter Diskretisierungsintervalle
Ax und At ergibt sich:
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oc 0*C
ot M oaz
Vorwirts-Differenzenquotient Zentraler Differenzenquotient

C(x, t+ At) — C(x,t) C(x — Ax,t) + C(x + Ax,t) — 2C(x, t)
At Az?

Lost man diese Gleichung nach C'(x,t + At) auf, ergibt sich der genéherte Wert der Kon-
zentration am Ort x nach einem Zeitschritt At:

D.g At
Ax?

Man sieht, dass man die Konzentration C'(x,t + At) direkt aus den Konzentrationen zum
vorherigen Zeitpunkt berechnen kann. Unter der Vorgabe von Anfangsbedingungen auf dem
gesamten Simulationsgebiet, ldsst sich die zeitliche Entwicklung von C'(z,t) Zeitschritt fiir
Zeitschritt berechnen. Desweiteren ist zu beachten, was an den Réndern des Simulationsge-
bietes geschieht. Jedes numerische Modell stellt ein rdumliches Simulationsgebiet endlicher
Grofe dar. An den beiden rdumlichen Enden des eindimensionalen Simulationsgebiets gibt
es keinen linken bzw. rechten Raumpunkt mehr. Dem muss durch die Benutzung entspre-
chender Randbedingungen Rechnung getragen werden. Das ganze Verfahren entspricht also
einem Anfangs-Randwertproblem.

Um die Konzentration C(z,t 4+ At) direkt aus den Konzentrationen zum vorherigen
Zeitpunkt zu berechnen, muss bei der Diskretisierung der zeitlichen Ableitung ein anderer
Differenzenquotient gewéhlt werden, als bei der Diskretisierung der Ortsableitung. Dem
liegt Folgendes zugrunde: Bei der Niherung der zeitlichen Ableitung durch einen Differen-
zenquotient werden nur zwei Zeitpunkte berticksicht, ¢ und ¢ + At. Man spricht von einem
2-Punkt-Differenzenschema bzw. 2-Punkt-(Differenzen)Stern. Das Wort Stern beschreibt,
dass die bei der Diskretisierung beriicksichtigten Punkte sternférmig angeordnet sind. Da
die Zeit eindimensional ist, entsteht allerdings nie das herkémmliche Bild eines Sternes,
auch dann nicht, wenn weitere Punkte zur Ndherung benutzt werden (also z.B. die Zeit-
punkte t, t—At, t+At, was einen 3-Punkt-Stern ergibe, der anschaulich aber nichts anderes
wére, als drei Punkte auf einer Geraden, ndamlich der Zeitachse). Eine Sternform erhélt man
bei der Diskretisierung des Laplace-Operators in zwei Dimensionen (vgl. Abbildung 3.1).
Der 2-Punkt-Stern fiir die Diskretisierung der Zeitableitung beriicksichtigt die Konzentra-
tion zur Zeit ¢ und dem néchsten diskreten Zeitpunkt ¢ + At, weshalb der damit erhaltene

- Deff

C(x, t+ At) = C(z,t) +

(C(z — Az,t) + Clz + Az, t) — 2C(z, 1)) (3.11)
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Differenzenquotient einseitiger Differenzenquotient genannt wird (er berticksichtigt also nur
die eine Seite des Zeitpunktes t). Das der néchste diskrete Zeitschritt vom Bezugszeitpunkt
t (also t + At) benutzt wird, fiihrt dazu, dass man von der Vorwértsdifferenz spricht.

Im Vergleich dazu wurde bei der Naherung des Laplace-Operators ein 3-Punkt-Stern
mit zentraler Differenz gewéahlt. D.h., es wurde die Konzentration an drei Raumpunkten
berticksichtigt, um die Ableitung anzundhern, und zwar am Punkt z sowie seinen néachsten
Nachbarn z — Az und x+ Ax. Da der Bezugsraumpunkt x zentral liegt und die Differenzen
zu den néchsten Nachbarn beriicksichtigt werden, spricht man von zentraler Differenz.

Der Unterschied zwischen dem einseitigen Differenzenquotienten bei der Zeitableitung
und dem zentralen Differenzenquotienten bei der rdumlichen Ableitung besteht in der Ge-
nauigkeit der Ndherung. Dadurch, dass hier nur zwei Zeitpunkte bzw. drei Raumpunkte fiir
die Differenzenquotienten benutzt werden, erhilt man einen Abbruchfehler. Dabei bezieht
sich Abbruch darauf, dass, wie gleich gezeigt wird, der Differenzenquotient als eine abge-
brochene Taylorreihe aufgefasst werden kann. Der Abbruchfehler ist die Differenz zwischen
dem Differenzenquotienten und der tatséchlichen Ableitung. Im Fall der bisher behandelten
Differenzenquotienten ergibt sich somit:

C(t+ At) — C(t)

Abbruchfehler Zeitabl. :=
At

- C'(t)

C(x — Ax) + C(z + Az) — 2C(x)

Abbruchfehler Ortsabl. := AsE

— C"(x).

Um den Abbruchfehler des entsprechenden Differenzenquotienten abzuschéitzen, verwendet
man die Taylor-Reihenentwicklung der entsprechenden Funktion. Wenn man die Variable
t der Ubersichtlichkeit halber nicht mitschreibt, ergibt sich fiir den Fall der Konzentrati-
onsfunktion:

Clz + Az) = O(z) + AeC'(x) + %Aﬁ(}”(m) + %Aﬁcm(x) + O(AM.

Eine analoge Reihenentwicklung kann man fiir die zeitlichen Differenzen C(t + At) durch-
fithren. Setzt man die jeweiligen Taylor-Reihenentwicklung in die Differenzenquotienten
ein, ergibt sich:

C(t+ At) — C(t)
At

=C'(t) + %AtC”(t) + O(A#?)

C(x — Azx) + C(z + Az) — 2C(x)
Ax?

1
=C"(z) + EAl'zCW/({K) + O(AzY).
Da hier nur der Abbruchfehler beriicksichtigt werden soll, konnen Ax und At beliebig klein

werden. Daher bricht man die Taylorentwicklungen nach den Termen erster Ordnung in
Ax bzw. At ab und 16st sie nach der Differenz zwischen dem Differenzenquotienten und der
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entsprechenden Ableitung auf. Damit ergibt sich die Abschéitzung fiir den Abbruchfehler
der Ableitungsnidherung:
C(t+ At) — C(t)
At

_ o) = %AtC”(t)

C(x — Azx) + C(x + Azx) — 2C(x)
Ax?

Der Abbruchfehler fiir den Differenzenquotienten mit Vorwértsdifferenz ist von der Ord-
nung eins, wihrend der Abbruchfehler fiir den Differenzenquotienten mit zentraler Differenz
von der Ordnung zwei ist. Die fiir die Berechnung praktische Form von Gl. (3.11) wird al-
so mit einem groferen Abbruchfehler erkauft, der durch die benutzte Vorwértsdifferenz
bedingt ist. Die Benutzung einer zentralen Differenz fiir den Differenzenquotienten der
Zeitableitung héitte einerseits zu einem geringeren Abbruchfehler gefiihrt, andererseits aber
zur Folge gehabt, dass die Konzentration fiir den néchsten Zeitschritt C'(z,t + At) nicht
mehr explizit héitte berechnet werden kénnen. Tatséchlich wird das hier benutzte Verfahren
auch als ein explizites Verfahren bezeichnet, da die Werte C'(x,t + At) fiir den néichsten
Zeitschritt explizit berechnet werden konnen. Hitte man auch fiir den zeitlichen Diffe-
renzenquotienten eine zentrale Differenz verwendet, wire C(z, ¢ + At) nicht mehr explizit
berechenbar gewesen, sondern nur noch implizit. D.h., es miisste ein lineares Gleichungssy-
stem mit so vielen Gleichungen wie diskreten Raumpunkten gelost werden, um C'(x, t+ At)
an jedem Raumpunkt x des Simulationsgebietes zu bestimmen.

Im Rahmen dieser Arbeit wird nur das oben vorgestellte explizite Verfahren (aller-
dings in zwei statt nur einer Dimension) verwendet. Es ist auch unter dem Namen FTCS-
Verfahren bekannt (FTCS= Forward in Time Centered in Space). Das rithrt daher, dass
eine Vorwiértsdifferenz im Differenzenquotient fiir die zeitliche Ableitung (forward in time)
und eine zentrale Differenz im Differenzenquotient fiir die rdumliche Ableitung (centered
in space) verwendet werden.

Der Nachteil dieser Methode ist, das eine Stabilitdtsbedingung erfiillt werden muss.
Diese kann aus Gl. (3.11) abgeleitet werden, die dazu in die Form:

2DOHAt DOHAt
C(z,t+ At) = (1 AL ) C(x,t)+ A2 (C(z — Az, t) + C(z + Az,t))  (3.12)

1
o C”([L’) _ EAZL'2C””(I’).

gebracht wird. Der erste Term auf der rechten Seite dieser Gleichung wird in jedem Zeit-
schritt, den das Verfahren durchfiihrt, immer stéirker potenziert. Nach einem Zeitschritt
der Weite At erhélt man Gl (3.12). Nach einem zweiten Zeitschritt ergibt sich durch das
iterative einsetzen von Gl. (3.12) dann:

B 2D At Deg At
C(z,t+ 2At) = (1— AL ) C(z,t) + AL (-.rr) (3.13)
und dem dritten Zeitschritt:
2D AL\ > DAt
C(z,t + 3At) = <1 AL ) C(z,t) + A7 () (3.14)
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und so wird, je weiter man mit dem Verfahren fortschreitet, der erste Term auf der rechten
Seite zu einer immer hoheren Potenz genommen. Ein erster Schritt zu einer gesicherten
Stabilitdt des Verfahrens ist dann getan, wenn

(1 - 2D03At) <1 (3.15)

erfiillt ist. Damit ist sichergestellt, dass die berechneten Werte auch nach vielen Zeit-
schritten (also bei hohen Potenzen) nicht iiberméfig stark anwachsen. Die Bedingung der
Ungleichung (3.15) wére erfiillt, wenn

- 2D.g At <9

0< =53 (3.16)

gilt. Allerdings muss diese Bedingung noch eingeschrinkt werden, um die Stabilitit si-
cherzustellen. Wenn die Werte von 2D.gAt/Ax?* zwischen 1 und 2 liegen ergeben sich
negative Werte die potenziert werden. Dies fiithrt dazu, dass diese negativen Werte bei zwei
aufeinander folgenden Zeitschritten einmal mit einer geraden und einmal mit einer unge-
raden Zahl potenziert werden. Die Folge ist ein stdndiger Vorzeichenwechsel des Terms
aus Ungleichung 3.15. Um solche Vorzeichenwechsel zwischen zwei aufeinanderfolgenden
Zeitschritten zu vermeiden fordert man

2Dog At
A; <1. (3.17)

Da iiblicherweise die raumliche Auflosung und der Diffusionskoeffizient fiir eine gegebene
Simulation vorgegeben werden, 16st man diese Ungleichung meist nach At auf und bezeich-
net das Resultat als Stabilitatsbedingung;:

Az?
At < .
o 2DCH

(3.18)

Eine Halbierung der raumlichen Auflosung Ax erfordert somit gleichzeitig eine Viertelung
der Zeitschrittweite, wenn das Verfahren stabil bleiben soll.

Die Vorteile des Verfahrens bestehen in seiner leicht zu implementierenden Form und
seiner Schnelligkeit, aufgrund der direkten Berechnung von C'(x,t+ At). Ferner merkt man
schnell, wenn die Stabilitdtsbedingung nicht mehr erfiillt ist, da die berechneten Lésungen
dann starke zu divergieren beginnen (weil die Bedingung (3.17) nicht mehr erfiillt ist). Diese
Divergenzen werden schnell so stark, dass es praktisch ausgeschlossen ist, augenscheinlich
sinnvolle aber faktisch falsche Ergebnisse zu erhalten. Von vornherein sollten alle Parameter
so gewahlt sein, dass die Stabilitdtsbedingung erfiillt ist. Doch vor allem bei den ersten
Probesimulationen, bei denen eine grofle Spanne von Parameterwerten ausprobiert wurden,
kam es vor, dass versehentlich Parameter gewihlt wurden, welche die Stabilitdtsbedingung
verletzten. Die starken Divergenzen waren dann ein klares Signal, welches auf den Fehler
hinwies.
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FTCS in 2D

Im Rahmen dieser Arbeit wird eine Diffusionssimulation in zwei Dimensionen durchgefiihrt.
Diese Beschrinkung auf zwei Dimensionen hat folgende Griinde: Zum einen liegen die
Gewebeschnitte, welche die Grundlage fiir die Gestaltung der Simulationsgebiete liefern,
nur in zwei-dimensionaler Form vor. D.h., selbst wenn eine dreidimensionale Simulation
verwendet wiirde, so stiinden keine Informationen iiber die dreidimensionale Struktur des
Gewebes auf der Skala von einigen hundert Mikrometern zur Verfiigung. Zum anderen
werden die Gewebeschnitte nicht in ihrer vollen Komplexitit in die Simulation eingehen,
sondern nur einige Gewebeparameter, die fiir die KM-Perfusion (d.h. die Durchstréomung
mit KM) des Gewebes entscheidend sind, so etwa mittlere Gefaflabstinde oder mittlere
Geféafiradien.

YA
Ih
471,—»
x
o Clz,y+h) ' 4
C(Zlf,y) 1% —H 1%
C&_hay) ! C&+hay) ¢ I °

® C(x,y—h) ®

Abbildung 3.1: Ansatz fiir die Diskretisierung des Laplace-Operators mittels eines 5-
Punkt-Sterns in einem dquidistant diskretisierten zweidimensionalen Raum. Erklarung der
Symbole im Text.
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Um das oben vorgestellte FTCS-Verfahren fiir den zweidimensionalen Fall zu verall-
gemeinern, muss der Laplace-Operator A in zwei Dimensionen diskretisiert werden. Dazu
kann man analog zum eindimensionalen Fall vorgehen, indem man die x und die y Richtung
jeweils fiir sich, wie den eindimensionalen Fall behandelt. Hier soll jetzt tiber die Taylor-
entwicklung ein allgemeinerer Ansatz zum Herleiten der Diskretisierung skizziert werden.
Der Ubersichtlichkeit halber wird bei den folgenden Herleitungen die Zeitvariable ¢ in der
Funktion C'(z,t) nicht mitgeschrieben.

In Abbildung 3.1 ist das Diskretisierungsschema fiir den Laplace-Operator gezeigt, wel-
ches analog zur Diskretisierung der partiellen Ableitung 9°C(z)/0x* in einer Dimension
erfolgt. Der Raum wurde durch dquidistante Punkte diskretisiert, wobei die Schrittweiten
in x und y Richtung gleich gewihlt werden und somit Az = Ay =: h gilt. Bei dem hier
verwendeten Diskretisierungsschema handelt es sich um einen 5-Punkt-Stern. Es werden
also insgesamt fiinf Raumpunkte berticksichtigt. Jeder der fiinf Raumpunkte hat ein Ge-
wicht (v bzw. u). Wegen der angenommenen Isotropie der Diffusion (vgl. Abschnitt 1.1.1)
werden dabei die vier Nachbarpunkte jeweils gleich gewichtet. Dann lautet der Ansatz fiir
den iiber den 5-Punkt-Stern diskretisierten Laplace-Operator As:

AsCl(z,y) = % <y (Gl —hoy) + Ola+ hy) (3.19)

+C(xz,y —h)+C(x,y + h)] - ,uC’(x,y)).

Setzt man die Taylorentwicklungen der Konzentrationsfunktion C(z,y) in Gl. (3.19) ein,

erhalt man:

0?C  9*C (4v — p)
NsC(z,y) = V<8x2 + 8y2) + 3 C(z,y).

Nun gilt es, die sogenannte Konsistenzbedingung zu erfiillen. D.h. fiir h — 0 soll A5 — A.
Daraus folgt, dass fiir die Gewichte v = 1 und g = 4 gelten muss. Damit gilt fiir den
5-Punkt-Stern des Laplace-Operators:

1
AsC(z,y) = E(C(u‘c— h,y) +C(x+h,y)

+C(x,y —h)+ C(x,y +h) — 4C(:c,y)).

Zusammen mit dem Differenzenquotienten mit Vorwiértsdifferenz fiir die zeitliche Ablei-
tung, welcher analog zum eindimensionalen Fall ist, ergibt sich fiir das FTCS-Verfahren in
zwei Dimensionen:

C(z,y,t + At) = C(z,y,t) + Athlzeﬁ (C(m — hyy,t) + C(z + h,y,t) (3.20)
+C(z,y — h,t) + C(z,y + h,t) — 4C(x, y)) (3.21)
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Die Stabilitdt dieses Verfahrens wird, wie im eindimensionalen Fall, durch eine Stabi-
litdtsbedingung sichergestellt. Eine zum eindimensionalen Fall analoge Betrachtung zeigt,
dass das FTCS-Verfahren in zwei Dimensionen dann stabil ist, wenn die folgende Stabi-
litdtsbedingung erfiillt ist:

2
At < h

. 3.22
T AD.g ( )

Ausgehend von einem stabil laufenden FTCS-Verfahren, bedeutet die Stabilitdtsbedingung,
dass jede Halbierung der rdumlichen Auflésung eine Verkleinerung der zeitlichen Auflésung
um ein Viertel erfordert, wenn das FTCS-Verfahren weiter stabil bleiben soll. Dies ist der
grofite Nachteil des Verfahrens: Fiir die Simulation eines Zeitraums der Lénge ¢t wéchst die
Rechenzeit quadratisch mit der Verfeinerung der raumlichen Auflésung.

Fiir den hier untersuchten Diffusionstransport von Kontrastmittel in Gewebe liegen
die effektiven Diffusionskoeffizienten bei Werten a~ 260 um?/s. Diese Werte beruhen auf
Messungen der Diffusionskoeffizienten von Gd-DTPA in Modellsubstanzen biologischer Ge-
webe [120]. Die Blutkapillaren, die im Rahmen der Computersimulation modelliert werden
sollen, haben nach histologischen Messungen einen Durchmesser von im Mittel etwa ca. 6
pm in Tumorgewebe und ca. 16 pm in gesundem Gewebe [5]. Kapillarwénde haben eine
Wanddicke 0.2 pm bis 2 pm [71,101]. Um diese Struktur auflosen zu konnen wird in der
Computersimulation eine Raumdiskretisierung von h = 1 pm gewéhlt. In der vorliegenden
Arbeit liegt somit D.g bei 260 ym?/s und die untere Grenze fiir h bei 1 pm. Damit ergibt
sich nach der Stabilitidtsbedingung (Gl. (3.22)) At < 0.00096 s. Deshalb war der kleinste
verwendete Zeitschritt in der Simulation 0.0008 s lang.

Es wurden periodische Randbedingungen implementiert, um ein quasi-unendliches Ge-
webemodell zu simulieren. Dabei waren die Simulationsgebiete quadratisch und hatten
Kantenldngen von 30 pgm bis 300 pm mit einer kreisformigen Kapillare im Zentrum. Durch
die Verwendung periodischer Randbedingungen, entsprach die Kantenldnge des quadrati-
schen Simulationsgebiets dem GeféaBabstand (vgl. Abbildung 3.2). Mit der Wahl der Kan-
tenldngen von 30 pm bis 300 pm wurden also Kapillarabstéinde von 30 pm bis 300 pum
simuliert. Histologische Messungen ergaben, dass die mittleren Kapillarabstinde in Pro-
statatumoren bei etwa 30 um liegen und in gesundem Prostatagewebe bei etwa 300 pm.
Um diesen Bereich von Kapillarabstédnden in der Simulation zu beriicksichtigen wurden die
Kantenldngen zwischen 30 pgm und 300 pm variiert.

3.2.1 Validierung

Um das implementierte FTCS-Verfahren zu validieren, wurden die numerischen Ergeb-
nisse mit den analytischen Losungen der Diffusionsgleichung fiir drei verschiedene Fille
verglichen: die instantane und kontinuierliche Punktquelle, sowie die instantane Kreis-
flichenquelle.

Unter instantaner Punktquelle versteht man, dass (instantan) zum Zeitpunkt ¢ eine
festgelegte Stoffmenge an Indikator an einem Punkt im Raum freigesetzt wird. Eine kon-
tinuierliche Punktquelle liegt vor, wenn an einem Punkt im Raum kontinuierlich Indikator
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50 pm

50um

6 | O ®

50 um

Abbildung 3.2: Uber die periodischen Randbedingungen wurde der Einfluss von Nach-
bargefédfien beriicksichtigt. Dabei entspricht die Kantenlédnge des Simulationsgebiets, hier
z.B. 50 pum, auch dem GeféBabstand zwischen zwei benachbarten Geféaflen.

(im Sinne von einer konstanten Stoffmenge pro Zeiteinheit) freigesetzt wird. Die instantane
Kreisflichenquelle ist analog zur instantanen Punktquelle definiert, nur dass sich die Quelle
nicht auf einen Punkt beschréankt, sondern eine Kreisfliche mir Radius r darstellt.

Die einzelnen Losungen werden hier nicht hergeleitet, man kann sie (und viele weitere)
in [121,122] finden. Im Folgenden wird immer nur der zweidimensionale Fall betrachtet.

Instantane Punktquelle

Gegeben sei eine instantane Punktquelle, die zur Zeit t = 0 am Ort x = y = 0 eine
Stoffmenge M freisetzt. Fiir die Diffusionsgleichung:

(3.23)

oC 0?C  9*C
— =D — + —
ot ox? 0y

ergibt sich dann die Losung [122]:

M (2% +y?)
C(z,y.t) = Y)Y
(2.9, 8) = oo < 4Dt

In Abbildung 3.3 sind die Ergebnisse des Vergleichs von numerischer Simulation und ana-
lytischer Losung zu verschiedenen Zeitpunkten (t =0.9s, ¢t =9 s, ¢t =90 s und ¢ = 900 s)
gezeigt. Die Orts- und Zeitdiskretisierungen betragen dabei Ax = 10 pm und At = 0.09
s. Der Diffusionskoeffizient betrigt D = 260 ym?/s. Bei den Simulationen bis zu den Zeit-
punkten t = 0.9 s, t =9 s und t = 90 s ist das Simulationsgebiet ein Quadrat mit einer
Kantenlédnge von 2000 pm. Bei der Simulation bis zum Zeitpunkt ¢ = 900 s wurde ein qua-
dratisches Simulationsgebiet mit Kantenldnge 20000 pm verwendet. Dies war erforderlich,
da bei der vorliegenden Simulation die Konzentration auf dem Rand des Simulationsge-
bietes bei null gehalten wurde. Diese Randbedingung fiihrte bei langen Simulationszeiten
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zu einer Abweichung der numerischen Ergebnisse von der analytischen Losung (die keine
Randbedingungen bei 1000 gm wie die Simulation hat). Bei der verwendeten Simulations-
zeit von 900 s war die diffundierende Materie bereits weit iiber die 1000 pym Grenze hinaus
und es ergaben sich zu grofie Unterschiede zwischen dem numerischen Ergebnis und der
analytischen Losung. Erst durch eine Vergroflerung des Simulationsgebietes lag der Rand
von der Quelle so weit entfernt (bei 10000 pm), dass innerhalb von 900 s der Rand von der
diffundierenden Materie nicht erreicht wurde. Die instantane Punktquelle liegt in der Mitte
des Simulationsgebietes und setzt zur Zeit t = 0 eine Stoffmenge von 250 mmol frei. Neben
dem graphischen Vergleich sind noch die Residuen in % angegeben. Sie sind definiert als:

Residuim in % — (C (Simulation) — C'(analytische Losung)) < 100,

C'(analytische Losung)

Dabei ist C'(Simulation) die Konzentration an einem Raumpunkt, die von der Diffusionssi-
mulation geliefert wurde und C'(analytische Losung) die Konzentration am selben Raum-
punkt, welche der analytischen Losung entspricht. Es zeigt sich eine sehr gute Uberein-
stimmung (vgl. Abbildung 3.3). Eine maximale Abweichung von gut 5% ergibt sich, wenn
die Simulation nur bis zum Zeitpunkt 0.9 s lduft. Da die zeitliche Auflosung At = 0.09 s
betragt, sind bis zum Zeitpunkt ¢ = 0.9 s also zehn Zeitschritte von der Simulation durch-
gefiihrt worden. Diese Abweichung wird nach 100 Zeitschritten (also bis zum simulierten
Zeitpunkt ¢t = 9 s) etwa um einen Faktor 10 kleiner. Nach 1000 Zeitschritten (also bis zum
simulierten Zeitpunkt ¢ = 90 s) verringert sich die Abweichung um eine Faktor 100 (be-
tragt also nur gut 0.05%). Der Fehler der Diskretisierung macht sich also nur bei wenigen
(z.B. zehn) Simulationsschritten bemerkbar. Diese Abweichungen nach 10 Zeitschritten,
werden in Rahmen dieser Arbeit vernachléssigt. Dies findet seine Begriindung darin, dass
alle durchgefithrten Simulationen bis zu einem Zeitpunkt von 600 s laufen (enspricht der
Dauer der MRT-Messungen an den Ratten im Rahmen der tierexperimentellen Untersu-
chungen aus Abschnitt 2) mit At = 0.0008. D.h. es werden von der Simulation 750000
Zeitschritte durchgefiihrt, was deutlich mehr als zehn sind.

Die Ortsdiskretisierung von Ax = 10 pm ist dafiir verantwortlich, dass sich eine
merkliche Abweichung bei 0.9 s einstellt: Die Simulation wurde zunéchst bei gleicher
Orstauflosung (Ax = 10 pm) aber feineren Zeitauflosungen (At = 0.009 s, At = 0.0009 s,
At = 0.00009 s) wiederholt. Die Abweichung bei einer Simulation bis zum Zeitpunkt ¢ = 0.9
s blieb dabei praktisch identisch mit der, die in Abbildung 3.3 zu sehen ist. Und das ob-
wohl, wegen der feineren Zeitauflosung, bis zum Erreichen der Zeit 0.9 s sehr viel mehr
Zeitschritte durchgefithrt wurden. Die Abweichung war also nicht auf die Zeitauflosung
zuriickzufiihren. Erst als die Ortsauflsung auf Az = 1 um verfeinert wurde, ergab sich bei
der Simulation bis zum Zeitpunkt ¢t = 0.9 eine gute Ubereinstimmung zwischen numeri-
schem und analytischem Ergebnis, wie Abbildung 3.4 zeigt. Dort ist zu sehen, dass die
Verfeinerung um einen Faktor 10 (von Az = 10 pm auf Az = 1 pum) die Abweichung zwi-
schen numerischer und analytischer Losung um einen Faktor 100 verringert. Dies ist auch
zu erwarten, da das FTCS-Verfahren einen Abbruchfehler der Ordnung zwei hat. Mit der
Verfeinerung von Az um den Faktor 10 muss parallel dazu die Zeitdiskretisierung um den
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Abbildung 3.3: Vergleich der numerischen Ergebnisse mit der analytische Losung fiir eine
instantane Punktquelle zu vier verschiedenen Zeitpunkten. Das Simulationsgebiet ist ein
Quadrat mit einer Kantenlénge von 2000 um (allerdings nicht bei der Simulation bis t=900
s, dort betrug die Kantenldnge 20000 pym, um Randeffekte zu verringern). Die Orts- und
Zeitdiskretisierung ist Az = 10 pym und At = 0.09 s und der Diffusionskoeffizient betrigt
D = 260 pm?/s. Die instantane Punktquelle liegt in der Mitte des Simulationsgebietes
(x =y =0 pm) und setzt zur Zeit ¢t = 0 eine Stoffmenge von 250 mmol frei. Je linger die
Simulation lduft, desto geringer wird die Abweichung zwischen der numerischen und der
analytischen Losung.
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Faktor 100 verfeinert werden (auf At = 0.0009 s), damit die Stabilitétsbedingung (3.22)
weiterhin erfiillt bleibt.

2
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o

* numerisch
analytisch

o
Q

t=09s

(2]
Q

‘‘‘‘‘ 1

0
-100 -50 0 50 100
Ortskoordinate (um)

0 _ann M0N0 0ge.

-----

Konzentration (umolium

Res. (%)
o
&

-100 -50 0 50 100

Abbildung 3.4: Simulierte rdumliche Konzentrationsverteilung fiir eine Ortsdiskretisie-
rung mit Axr = 1 pm. Es tritt eine deutlich kleinere Diskrepanz zwischen numerischem und
analytischem Ergebnis zur Zeit ¢t = 0.9 s auf, wenn Ax = 1 um statt Az = 10 um gewéhlt
wird.

Kontinuierliche Punktquelle

Gegeben sei eine Punktquelle, die zur Zeit t = 0 am Ort z = y = 0 beginnt, kontinu-
ierlich Stoffmenge in den zweidimensionalen Raum abzugeben. Dabei sei die Quellstéirke,
also die abgegebene Stoffmenge pro Zeiteinheit, zeitlich konstant. Diese zeitlich konstante
Quellstéarke sei mit ¢ bezeichnet. Die analytische Losung fiir die entsprechende Diffusions-
gleichung

8_C—D 82_C+820 +
ot \axz Tz ) 1

kann dadurch erhalten werden, dass man die Losungen fiir die instantane Punktquelle iiber

die Zeit integriert:
T4 4y 1 -
C(z,y,t) = ~dt.
(7. 4D/ ( 4Dt—t)>t—t
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Diese Integral lisst sich durch eine Substitution der Form u := (22 + 4?)/4D(t — t) in die

Form
¢ . @+y*)
9 (T
Cl,y.t) =~ < 4Dt

tiberfithren [121]. Dabei ist Ei() die Integralexponentialfunktion. Sie ist definiert, als:

Fi(z) — — / Tewzu)

u

In Abbildung 3.5 sind die Ergebnisse des Vergleichs von numerischer Simulation und ana-
lytischer Losung zu verschiedenen Zeitpunkten gezeigt. Die Ort- und Zeitdiskretisierung
betragen dabei Az = 10 pym und At = 0.09 s. Der Diffusionskoeffizient betragt D = 260
pum?/s. Das Simulationsgebiet ist ein Quadrat mit einer Kantenléinge von 2000 um. Die kon-
tinuierliche Punktquelle liegt in der Mitte des Simulationsgebietes (z = y = 0 um) und setzt
eine Stoffmenge von 250 mmol/0.09 s frei. Auch hier sicht man eine gute Ubereinstimmung
von numerischer und analytischer Losung. Am Ort der kontinuierlichen Punktquelle er-
gibt die analytische Losung eine Singularitit. Die Ursache ist, dass v an dieser Stelle null
wird (denn in der analytischen Losung liegt die Quelle bei z = y = 0, d.h. am Ort der
Quelle gilt 22 4+ y* = 0) womit der Integrand von Ei() singulir wird. Ein Vergleich der
numerischen und analytischen Losung in Abbildung 3.5 am Ort der Quelle ist somit nicht
moglich. Die Flanken dienen in diesem Fall als Vergleichsmafstab. Dort findet sich eine
gute Ubereinstimmung. Beim Zeitpunkt ¢ = 900 s ist an den Réndern des Simulations-
gebietes eine Abweichung des numerischen vom analytischen Verlauf. Dies ist, wie bei
der instantanen Punktquelle, auf die Randbedingungen des endlichen Simulationsgebietes
zuriickzufiithren: Dadurch, dass die Konzentration auf dem Rand des Simulationsgebietes
bei null gehalten wird, verschwindet in der Simulation Materie am Rand. Deshalb zeigt die
analytische Losung eine etwas hohere Konzentration in der Ndhe des Randes.

Instantane Kreisflichenquelle

Gegeben sei ein kreisformiges Gebiet im zweidimensionalen Raum mit Radius ¢ und dem
Mittelpunkt am Ort z = y = 0. In diesem kreisformigen Gebiet werde zur Zeit t =
0 eine Stoffkonzentration Cj freigesetzt. D.h. auf der Kreisfliche ma? liegt gleichmiiflig
eine Stoffmenge M verteilt. Damit gilt Cy = M/ma®. Beim Aufschreiben der analytischen
Losung soll aufgrund der Kreissymmetrie des Problems die Polarkoordinate r statt der
kartesischen Koordinaten x und y benutzt werden (wobei 7? = 22 + 4?). Die analytische
Losung fiir die Diffusionsgleichung (3.23) lautet dann [122]:

C 2 a 2 /
C(r,t) = Q—DOteXp(_ﬁ)/o exp (_43)15) Iy (22215) r’dr’ fir r#£0. (3.24)

Dabei ist Iy die modifizierte Besselfunktion erster Art und nullter Ordnung. Sie ist fiir
r = 0 null. Deshalb muss die Losung am Ort r = 0 extra angegeben werden [122]:

a

C(r,t) = Cy (1 . exp(—4—;t)) . (3.25)
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Abbildung 3.5: Vergleich der numerischen Ergebnisse mit der analytische Losung fiir eine
kontinuierliche Punktquelle zu vier verschiedenen Zeitpunkten. Das Simulationsgebiet ist
ein Quadrat mit einer Kantenldnge von 2000 pm. Die Orts- und Zeitdiskretisierung ist
Az = 10 pm und At = 0.09 s und der Diffusionskoeffizient betrigt D = 260 pm?/s. Die
kontinuierliche Punktquelle liegt in der Mitte des Simulationsgebietes (z =y = 1000 pm)
und setzt eine Stoffmenge von 250 mmol/0.09 s frei.
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In Abbildung 3.6 sind die Ergebnisse des Vergleichs von numerischer Simulation und ana-
lytischer Losung zu verschiedenen Zeitpunkten gezeigt. Die Ort- und Zeitdiskretisierungen
betragen dabei nach wie vor Ax = 10 pm und At = 0.09 s. Der Diffusionskoeffizient betragt
D = 260 um?/s. Das Simulationsgebiet ist ein Quadrat mit einer Kantenlinge von 20000
pm. Wie bei der instantanen Punktquelle musste auch bei dieser Simulation ein derart
grofles Simulationsgebiet benutzt werden, um die Verlust-Effekte durch die Randbedin-
gungen der Simulation zu vermeiden. Der Mittelpunkt der instantanen Kreisflichenquelle
mit einem Radius von 100 pgm liegt in der Mitte des Simulationsgebietes (x = y = 0 pm)
und setzt eine Stoffmenge von M = 313 mmol frei. Die 313 ergibt sich dadurch, dass die
Kreisscheibe im Simulationsgebiet aus 313 diskreten Punkten angendhert wurde. An jedem
dieser Punkte wurde zur Zeit ¢ = 0 eine Stoffmenge von 1 mmol freigesetzt, also 313 mmol.
Bei kurzen Simulationszeiten von 0.9 s kam es zu Abweichungen zwischen analytischer
und numerischer Losung von bis zu 5%. Da aber, wie bereits weiter oben erwéihnt, im
Rahmen dieser Arbeit Simulationszeiten von 600 s interessieren, stellt die Abweichung bei
kleinen Simulationszeiten kein Problem dar, denn sie betrégt zwischen analytischer und
numerischer Losung fiir simulierte Zeiten > 90 s weniger als 0.1%.
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Abbildung 3.6: Vergleich der numerischen Ergebnisse mit der analytische Losung fiir
eine instantane Kreisflichenquelle. Das Simulationsgebiet ist ein Quadrat mit einer Kan-
tenldnge von 20 000 pm. Die Orts- und Zeitdiskretisierung ist Ax = 10 gm und At = 0.09
s und der Diffusionskoeffizient betrigt D = 260 ym?/s. Der Mittelpunkt der instantanen
Kreisflichenquelle mit einem Radius von 100 gm liegt in der Mitte des Simulationsgebietes
(x =y = 0 pm) und setzt eine Stoffmenge von M = 313 mmol frei. Je ldnger die Simu-
lation lauft, desto geringer wird die Abweichung zwischen analytischem und numerischem
Ergebnis.
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3.3 Zwei-Kompartment-Simulation

Im Rahmen dieser Arbeit werden sowohl das Toftsmodell (Gl. (1.29)) als auch das Was-
seraustausch-Modell (Gl. (3.1)) numerisch behandelt. Beim Wasseraustausch-Modell sowie
beim Toftsmodell wurde das Polygonzugverfahren nach Euler verwendet. Beim Toftsmodell
wurde auch die numerische Integrationsroutine quadl aus dem Softwarepaket Matlab®
verwendet um Gl. (1.30) zu l6sen. In den folgenden beiden Unterabschnitten wird das
verwendete Polygonzugverfahren fiir das Wasseraustausch- und das Toftsmodell validiert.

3.3.1 Toftsmodell

Beim Eulerschen Polygonzugverfahren wird analog zum FTCS-Verfahren die zeitliche Ab-
leitung durch einen Differenzenquotienten mit Vorwértsdifferenz genédhert und dann nach
der interessierenden Grofle aufgelost. Im Falle des Toftsmodells fithrt eine solche Diskreti-
sierung von Gl. (1.29) zu der Form:

Cylt + AAti ~Gy(0) _ pg, (Cp(t) - Cj}_(t))

und nach Cy(t + At) aufgelost:

Cy(t
Cy(t+ At) = C,(t) + PSpAt (C’p(t) — %) . (3.26)
Analog zum FTCS-Verfahren ist auch beim Eulerschen Polygonzugverfahren der Abbruch-
fehler fiir den Differenzenquotienten mit Vorwértsdifferenz von der Ordnung eins. Ebenso
gibt es eine Stabilitdtsbedingung, die in diesem Fall die Form:

At < Ve

. 2
< 75 (3.27)

annimmt. Fiir typische Gewebeparameter mit P = 0.344 ym/s, S = 31.41 - 10%um?/g und
p=10"1% g/pm? und v, = 0.2 ergibt die rechte Seite der Gl. 3.27

Ve

PSp

~ 185 s. (3.28)

Um die Stabilitdtsbedingung fiir die oben gegebenen Gewebeparameter zu erfiillen, sollte
At kleiner als 185 s sein. Bei einem derart groflen At ist die Stabilitétsbedingung leicht zu
erfiillen.

Validierung

Um das implementierte Verfahren zu testen, wurde es mit der analytischen Losung (1.32)
aus dem Abschnitt 1.3.1 verglichen. Das Ergebnis des Tests zeigt Abbildung 3.7. Fiir die
analytische Losung wurde C,(t) als Stufenfunktion angesetzt. D.h. die Indikatorkonzen-
tration war zunéchst null, um zum Zeitpunkt ¢ = 500 s auf eine konstante Konzentration
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Abbildung 3.7: Vergleich der numerischen Ergebnisse mit der analytische Losung fiir C,
in Form einer Stufenfunktion. Beim verwendeten Polygonzugverfahren wurden verschiedene
Zeitdiskretisierungen verwendet (At = 200 s, 20 s, 2 s und 0.002 s). Die weiteren Parameter
in dieser Testrechnung waren: P = 0.344 um/s, S = 31.41 - 108um?/g und p = 1072
g/pm?. Diese Werte ensprechen ihrer GrofSienordnung nach typischen Gewebeparametern
(vel. [5,123])
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von 10 mmol/pm? anzusteigen. Die benutzten Gewebeparameter waren P = 0.344 um/s,
S = 31.41 - 10%um?/g, p = 107'? g/um?® und v, = 1. Die vier Unterabbildungen stehen
fiir unterschiedlich feine Zeitdiskretisierungen, ndmlich At = 200 s, 20 s, 2 s und 0.002
s. Abweichungen von der analytischen Lésung von bis zu 10% erhilt man bei At = 200
s. Aber bereits At = 20 s vermindert die Abweichungen um einen Faktor 50. Verfeinert
man die Zeitdiskretisierung weiter, zeigen sich kaum noch Verbesserungen. In dieser Ar-
beit wurde ein At = 0.002 s im Eulerschen Polygonzugverfahren fiir die Berechnungen des
Toftsmodells verwendet.

3.3.2 Wasseraustausch-Modell

Zur numerischen Behandlung des Wasseraustauschmodells wurde ebenfalls das Eulersche
Polygonzugverfahren verwendet, um die gekoppelten Gleichungen (3.1) zu lésen. Zunéchst
wurden sie nach dem Polygonzugverfahren diskretisiert:

My(t 4+ At) = My(t) + At (MOb ;iwb(t) — M:Zt) + Mj(t))
M, (t + At) = M,(t) + At (MOQ ;1M9<t> - Mj(t) + Mjb(t)) . (3.29)

Auch in diesem Fall muss die Stabilitit des Verfahrens durch eine entsprechende Bedingung
sichergestellt werden. Hier sind es sogar zwei Stabilitdtsbedingungen, fiir jede der beiden
Gleichungen (3.29). Fiir M,(t + At) = ... lautet die Stabilitdtsbedingung

Ty
At < 3.30
AT T (3:30)
und fiir M,(t + At) = ...
At < —11Ts (3.31)
Tlg + Tg

Im Rahmen dieser Arbeit lagen die gemessenen Werte von T, bei 100 ms (unter Einsatz
von KM). Nach Literaturangaben liegt der Wert von 7, um die 300 ms, wéhrend der von
Ty, etwa 1000 ms betragt. Fiir 7, ergab sich nach dem Ansatz fiir die Berticksichtigung des
Wasseraustausches (vgl. Abschnitt 3.1.2) ein Wert von etwa 30 s. Damit ergibt sich fiir die
Stabilitétsbedingungen (3.30) und (3.31):

Ty
At < ~ 70 ms 3.32
T+ ( )
bzw.
T
At < =979~ 900 ms (3.33)
Tlg + Tg
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Da aber bei der Beriicksichtigung des Wasseraustausches in dieser Arbeit 7, iiber einen
physiologisch méoglichen Bereich von 0.001 ms bis 4000 ms variiert wurde (vgl. Abschnitt
3.1.2) konnen die Stabilitdtsbedingungen in Extremféllen die Form At < 0.0009 ms haben
(vor allem bei 7 = 0.001 ms). Deshalb wurden in den Simulationen angepasste zeitliche
Schrittweiten At zwischen 1 ms und 0.0001 ms verwendet.

Validierung

Fiir die Validierung wurde die Simulation mit der anlaytischen Loésung fiir den Fall freier
Relaxation verglichen. Dir analytische Losung fiir die Gleichungen (3.1) lautet dann (vgl.
[109]):

M, (t) = Prexp(¢t) + Poexp(ot) + Moy
M,(t) = Psexp(yt) + Pexp(ot) + Mog, (3.34)

wobei ¥ und ¢ durch

1
=g (ki (K~ dky)

i
6= 5k — \JkE —ah)

und k; und &y durch

P S S D
! le Ty Tlg Tg

1 1 1

ky = =+
? Twly Tuwty Tigm

gegeben sind. Die Amplituden Py bis Py sind durch die Anfangsbedingungen M,(t = 0) =
— Moy, und M,(t = 0) = —M, und den entsprechenden ersten Ableitungen von M, und
M, zur Zeitpunkt ¢t = 0 festgelegt. Diese Anfangsbedingungen rithren daher, dass die Si-
mulation direkt nach einem Inversionspuls erfolgt. Durch die Normierung der Gesamtma-
gnetisierung auf den Wert 1 (vgl. Abschnitt 3.1.1) weisen das Blut- und das Gewebekom-
partment entsprechend ihrem Volumenanteil die Magentisierungen Mg, = 0.01 Myt und
Mpg = 0.99 Mot auf. Nach einem Inversionspuls der verwendeten MRT-Sequenz kehren
sich die Vorzeichen dieser Magnetisierungen um, womit sie dann — My, und — My, betragen.
Bei der Validierung betrugen die verwendeten Parameter folgende Werte: T3, = 100 ms
(aus Messungen in [5]), 71, = 1022 ms ( [106]), 7, = 333 ms ( [109]), 7, = 32 s (ensprechend
Gl. (3.6), wobei v, = 0.01 ist, nach Messungen in [5]). Abbildung 3.8 zeigt die Ergebnisse
der numerischen Simulation und der analytischen Losung fiir diese Parameter: einmal fiir
die Magnetisierung im Blutkomparment (also M,(t)) unter Einsatz von KM und einmal
fir die Magnetisierung im Gewebekompartment (also M, (¢)). Die Abweichungen zwischen
analytischer und numerischer Losung liegen bei 0.1 bis 0.3%.
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Abbildung 3.8: Vergleich von analytischer und numerischer Losung fiir den Zeitverlauf
der Magnetisierungen des Blut- bzw. Gewebekompartments entsprechend dem Wasseraus-
tausch, welcher durch die Gleichungen (3.1) beschrieben ist. In diesem Fall ist der Einsatz
von Kontrastmittel beriicksichtigt. Die Abweichungen zwischen analytischer und numeri-
scher Losung betragen weniger als 0.3%.

3.4 Zusammenfassung von Kapitel 3

In diesem Kapitel wurden die Methoden beschrieben, die den Simulationen zur Uberpriifung
der in zweiten Kapitel formulierten Hypothesen zugrunde lagen.

Zunéchst ist erlautert worden, wie der Einfluss des Wasseraustausches zwischen Blut
und umgebendem Gewebe auf die kontrastmittelgestiitzte MRT beriicksichtigt wurde: Ver-
wendet man, wie bei den tierexperimentellen Vorarbeiten geschehen, ein intravasales (also
innerhalb der Blutgeféfie verbleibendes) Kontrastmittel, so erwartet man, dass die Wirkung
des Kontrastmittels auf das Innere der Geféfle beschriankt bleibt. Doch durch den stetigen
Austausch von Wasser wird der Einfluss des Kontrastmittels teilweise auch auf das umge-
bende Gewebe ausgedehnt. Der Austausch von Wasser wird in dieser Arbeit mittels eines in
diesem Kapitel vorgestellten Kompartmentmodells beschrieben. In diesem Kapitel wurde
gezeigt, wie Wasseraustausch zu einer Uberschitzung des relativen Blutvolumens fithren
kann. Dabei wurde die vorhergesagte Uberschitzung iiber ein einfaches numerisches Ver-
fahren berechnet, welches durch den Vergleich mit einem analytisch 16sbaren Fall validiert
wurde. Die Abweichungen zwischen numerischem und analytischem Ergebnis betrugen da-
bei zwischen 0.2% und 0.5%.

Ferner wurde der Einfluss der Gefafstruktur sowie der porésen Natur von Gewebe auf
die Bestimmung des relativen interstitiellen Volumens mittels einer Computersimulation
untersucht. Sie simulierte die Diffusion von Kontrastmittel in Gewebe, durch das numeri-
sche Losen der Diffusionsgleichung fiir isotrope Diffusion in porésen Medien. Dabei wurde
ein explizites Finite-Differenzen-Verfahren verwendet, welches an mehreren analytischen
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Losungen der Diffusionsgleichung validiert wurde. Die Abweichungen zwischen analytischer
und numerischer Losung betrug dabei 0.05% bis maximal 1%.
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Kapitel 4

Ergebnisse und Diskussion

Die folgende Darstellung der Ergebenisse orientiert sich an den Hypothesen, die am Ende
von Kapitel 1 formuliert wurden. Zunéichst wird der Einfluss des Wasseraustausches auf
die Bestimmung des relativen Blutvolumens, v, dargestellt.

Danach folgen die Ergebnisse zum Einfluss der Gewebemorphologie auf die Paramter des
permeabilitétslimitierten Toftsmodells, welches in diesem Kapitel verkiirzt als Toftsmodell
bezeichnet werden soll. Diese Ergebnisse zum Einfluss der Gewebemorphologie auf die Pa-
ramter des Toftsmodells werden in zwei Schritten prasentiert. Zunéchst wird ausschlieflich
der Einfluss von Gefafistrukturen auf die vom Toftsmodell vorhergesagten Kapillarpermea-
bilitdt betrachtet. Im zweiten Schritt wird zusétzlich zum Einfluss der Geféafistruktur auch
der Einfluss der porosen Natur des Gewebes auf die Vorhersagen des Toftsmodells bzgl.
Kapillarpermeabilitit und relativem interstitiellen Volumen, v,., beriicksichtigt.

4.1 Wasseraustausch und v,

In den experimentellen Vorarbeiten, die in Abschnitt 2 vorgestellt wurden, ist der Einfluss
des Wasseraustauschs weder bei der histologischen noch bei der MRT-Bestimmung des re-
lativen Blutvolumens beriicksichtigt worden. Die Histologie kann dies prinzipiell nicht, da
sie ex vivo nur entwissertes Gewebe untersucht. Zur Bestimmung des relativen Blutvolu-
mens mittels MRT wurde der Quotient von AST und ST¥,, berechnet (vgl. Abschnitt 2.4).
Je nachdem, ob der Wasseraustausch eine Rolle spielt oder nicht, ergab dieser Quotient
v’ bzw. v Man sieht also, dass die Messgrofe (nimlich der Quotient von AST und
ST, fiir vf® und v dieselbe ist. D.h. es ist von vornherein nicht entscheidbar, ob der
Wasseraustausch eine Rolle spielt oder nicht. Wire es moglich, die Wasserdurchléassigkeit
der Kapillaren an- und auszuschalten, dann wére bei eingeschalteter Wasserdurchléssigkeit
das Blutvolumen aufgrund von Wasseraustauscheffekten groflier (iiberschéitzt) als bei aus-
geschalteter bzw. vernachléssigbarer Wasserdurchléssigkeit (vgl. Gl. (3.10)).

Die hier zu tiberpriifende Hypothese lautet: Der Austausch von Wasser zwischen Blut
und umgebendem Gewebe ist der Grund fiir die rund 60%ige Uberschitzung des MRT-
bestimmten relativen Blutvolumens gegeniiber den histologischen Messungen. Um diese
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Hypothese zu iiberpriifen, wurde der Einfluss des Wasseraustausches auf die Magnetisie-
rungen von Blut bzw. Gewebe durch ein Kompartmentmodell modelliert (Gl. (3.1)). Der
zeitliche Verlauf der Magnetisierung wurde durch die verwendete (und in Abschnitt 2.2.1
beschriebene) IR-FLASH Sequenz beinflusst. Abbildung 4.1 zeigt den simulierten Verlauf
der Gesamtmagnetisierung (Mota1 = M, + My, wobei M, bzw. M, die Anteile der Gesamt-
magnetisierung bezeichnen, die aus dem Blut bzw. Gewebe herrithren) fiir den Fall der
benutzten IR-FLASH Sequenz. Im Bildteil (a) wird die Dynamik der ersten fiinf Auslese-
zyklen gezeigt. Innerhalb eines Auslesezyklusses wird ein MRT Bild ausgelesen. In Bildteil
(b) ist ein Auslesezyklus vergrofert dargestellt. Ein Auslesezyklus beginnt mit einem In-
versionpuls, gefolgt von 30 ms freier Relaxation und schlieflich aus 580 ms eigentlichem
Auslesen, wobei alle 4.531 ms ein Auslesepuls eingestrahlt wird. Somit hat ein Auslese-
zyklus eine Gesamtdauer von 610 ms. Aus dem Magnetisierungsverlauf in Abbildung 4.1

(@) (b)
0.2 T T T T T T 0.15 T T T T T T
» s
ol /ﬁﬁ/‘/‘ il ——— ’
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Abbildung 4.1: Simulierter Zeitverlauf der auf 1 normierten Gesamtmagnetisierung
(Miotar = My + M) bei Wasseraustausch und verwendeter IR-FLASH Sequenz mit KM
(d.h. Ty, = 100 ms). (a): Die ersten fiinf Auslesezyklen. (b): Der zweite Auslesezyklus
im Detail. Der Pfeil zeigt den Startpunkt des eigentlichen Auslesens an. Das vergréferte
Feld zeigt den sdgezahnférmigen Verlauf, welcher durch die Auslesepulse alle 4.531 ms
verursacht wird.

wurde der durch den Wasseraustausch iiberschétzte Wert des relativen Blutvolumens vy
bestimmt. Dazu wurde zunéchst ein physiologisch realistischer Wert fiir das relative Blut-
volumen von v, = 1% angesetzt [5]. AnschlieBend wurde berechnet, welches (iiberschétzte)
Blutvolumen die MRT-Bestimmung liefert, wenn ein Wasseraustausch gegebener Stéarke
vorherrscht (vgl. Abschnitt 3.1.2). Die Stérke des Wasseraustausches war dabei durch
die mittlere Aufenthaltsdauer von Wasser im Blut (7,) gegeben, die iiber einen physio-
logisch relevanten Bereich von 7, = 0.001 ms bis 4000 ms variiert wurde (vgl. Abschnitt
3.1.2). Aus dem Magnetisierungsverlauf bei einem gegebenen 7, wurden iiber Gl. (3.10)
der iiberschitzte Wert des relativen Blutvolumens v;’® bestimmt. Das Ergebnis dieser Be-
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Abbildung 4.2:
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rechnungen zeigt Abbildung 4.2. Die dort aufgetragenen Kurven zeigen die zu erwartende
Blutvolumeniiberschitzung aufgrund des Wasseraustausches fiir zwei Auslesezyklen. Die
oberste Kurve in Abbildung 4.2 zeigt die Blutvolumeniiberschiatzung, falls die Bestimmung
des Blutvolumens auf Basis des ersten Auslesezykluses efolgt. Die untere Kurve zeigt die
zu erwartende Blutvolumeniiberschéitzung auf Basis des siebten Auslesezyklusses. Dieser
Unterschied basiert auf den leicht variierenden Magnetisierungverldaufen fiir den ersten und
die nachfolgenden Auslesezyklen (vgl. Abbildung 4.1). Wiirde man also, etwa um Mes-
szeit sparen zu wollen, immer nur den ersten Auslesezyklus wahlen, wiirde man zu einem
zusétzlich iiberschétzten Wert fiir das tiberschéitzte v;’* gelangen. Die Kurve fiir den siebten
Auslesezyklus zeigt das Ergebnis nachdem sich das System in einen gleichméfligen Verlauf
eingependelt hat. In der experimentellen Arbeit wurden sogar nur Auslesezyklen jenseits
des 17. verwendet [5], um sicherzustellen, dass sich die Magnetisierungsverlaufe auf einen
gleichméfligen Verlauf eingependelt hatten.

Der Kurvenverlauf in Abbildung 4.2 zeigt, wie der Wasseraustausch die Uberschétzung
des Blutvolumens v;** beeinflusst. Man sieht erwartungsgemé$, dass fiir groffe mittlere Auf-
enthaltsdauern von Wasser das iiberschétzte vj'® sich dem wahren Wert v, von 1% annéhert
(horizontale Linie). Nun soll Abbildung 4.2 vor dem Hintergrund betrachtet werden, die
60%ige Uberschitzung des relative Blutvolumens in der experimentellen Arbeit zu erkliren
(vgl. Abschnitt 2.5). Fiir einen typischen Wert der Austauschkonstanten von Wasser zwi-
schen Blut und umgebendem Gewebe von 7, = 300 ms [109] ergibt sich eine Uberschiitzung
aufgrund des Wasseraustausches von lediglich 9.6% (vy’'® = 1.096% statt 1%). Wiirde man
(filschlicherweise) den ersten Auslesezyklus heranziehen, ergébe sich eine Uberschitzung
von 18.2% (vp* = 1.182% statt 1%). Um zu einer Abweichung von etwa 60% zu gelangen,
miisste die mittlere Aufenthaltsdauer in Blut einen Wert von 7, = 10 ms haben (dann wiére
v = 1.593% statt 1%).
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Der Schliissel fiir eine mogliche Erklarung der gemessenen 60%igen Blutvolumeniiber-
schiatzung im Tumor liegt also im Wert von 7, welcher die Geschwindigkeit des Wasser-
austausches beschreibt. Wie in Abschnitt 2.5 erwidhnt wurde, tritt eine Blutvolumeniiber-
schédtzung nur in Tumorgewebe auf, nicht aber in gesundem Gewebe. Wenn hier nun die
Hypothese aufgestellt wird, dass der Wasseraustausch fiir diese Uberschitzung im Tumor
verantwortlich ist, konnte eine erste Frage lauten: Warum sollte der Wasseraustausch nur
im Tumor und nicht auch im gesunden Gewebe merkliche Unterschiede bei der Blutvo-
lumenbestimmung zwischen MRT und Histometrie verursachen? Dafiir konnen zwei Ur-
sachen angegeben werden: zum einen die Unterschiede in der Kapillargeometrie und zum
anderen die Unterschiede in den Kapillarpermeabilitdten. Die beiden Punkten werden nun
ausfiihrlicher diskutiert.

4.1.1 Diskussion

Zunéchst eine Bemerkung zur Nomenklatur in der folgenden Diskussion. Die jeweiligen
Parameter in Tumor- bzw. Normalgewebe werden im folgenden mit einem unteren oder
oberen Index tumor bzw. norm bezeichnet (z.B. vf“™" bzw. v;*"™ fiir relatives Blutvolu-
men im Tumorgewebe bzw. im Normalgewebe). Ob der Index oben oder unten steht richtet
sich danach, ob ein weiterer Index vorhanden ist. Beim relativen Blutvolumen, vy, gibt es
bereits den unteren Index b, weshalb die Indizes tumor bzw. norm nach oben geschrieben
werden. Wenn kein weiterer Index vorhanden ist, werden tumor bzw. norm nach unten
geschrieben (z.B. 7yymer fiir den Kapillarradius in Tumorgewebe).

Zu den Unterschieden in der Kapillargeometrie: Zunéchst sei darauf hingewiesen,
dass in der Simulation des Wasseraustausches kein expliziter Parameter enthalten ist, der
bestimmt, ob es sich im jeweiligen Fall um Normal- oder Tumorgewebe handelt. Allerdings
kann 7, als impliziter Parameter benutzt werden, um zwischen gesundem und tumordsem
Gewebe zu unterscheiden. Das liegt daran, dass 7, implizit iiber die Kapillargeometrie, hier
insbesondere des Kapillarradius, bestimmt ist: Der Modellierung des Wasseraustausches
zwischen Blut und umgebendem Gewebe durch ein Zweikompartmentmodell lag die einfa-
che geometrische Uberlegung zugrunde, dass die mittlere Aufenthaltsdauer von Wasser im
Blutkompartment durch das Verhéltnis von Blutvolumen zu Oberfliche des Blutkompart-
ments gegeben ist (vgl. Gl. (3.3) in Abschnitt 3.1.1). Dies enspricht der Anschauung, dass
je groBer die Oberflache des Blutkompartments im Vergleich zum Blutkompartmentvolu-
men ist, desto wahrscheinlicher trifft ein Wassermolekiil auf die Kompartmentwand (i.e.
Kapillarwand) und verldsst das Blutkompartment. Somit ist in diesem Fall die mittlere
Aufenthaltsdauer von Wasser im Blutkompartment relativ kurz im Vergleich zu dem Fall,
dass die Oberfliche des Blutkompartments im Vergleich zum Blutkompartmentvolumen
klein ist. Die histologischen Untersuchungen im Rahmen der tierexperimentellen Arbeiten
haben gezeigt, dass Tumore kleinere, dafiir aber mehr, Kapillaren pro Flicheneinheit auf-
weisen. Es zeigt sich, dass der mittlere Kapillarabstand in gesundem Gewebe ca. 210 ym
und im Tumor ca. 60 pum betragt. Der mittlere Radius von Tumorkapillaren betrégt ca.
Ttumor = 3 pm, der in gesundem Gewebe ca. 7o = 9 pm [5].

Um das Verhiltnis von Blutvolumen zu Oberfliche des Blutkompartments abzuschétzen,
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sollen die Kapillaren als Zylinder der Hohe h betrachtet werden. Mit den geometrischen
Angaben zu den Kapillarradien aus den histologischen Untersuchungen ergibt sich nach
Gl. (3.3) die mittlere Aufenthaltsdauer von Wasser in einem Blutkompartment (i.e. den
Kapillaren) zu:

tumor 2
7_tumor . VE) o hﬂ-rtumor o Ttumor
b = = =
PtumorS Ptumothﬂ-’rtumor 2Ptumor
bzw T = "norm
. b — .
2P, norm
Man erhélt somit einen Zusammenhang zwischen 7/*" und 7™ der Form:
Ttumm« . Ttumorpnorm norm (4 1)
= —T .
Tnormptumor

Unter der Annahme, dass die Permeabilitdten der Kapillarwénde in Tumor, Pjy0r, und
normalem Gewebe, P, .., gleich sind, ergibt sich dann:

Ttumor
Tgumor — ngorm' (42)

TTLOT’m

Die Annahme, dass die Kapillarpermeabilitdten im Tumor und im gesunden Gewebe gleich
sind, wurde durch Messungen im Rahmen der tierexperimentellen Arbeiten nahegelegt.
Dabei wurden die Kapillarpermeabilitat mittels des permeabilitéitslimitierten Toftsmodells
bestimmt, wobei sich keine signifikanten Unterschiede in den Permeabilitéiten zeigten [5].
Allerdings werden in den folgenden Abschnitten die Limitationen des Toftsmodells bei
der Permeabilitdtsbestimmung griindlicher untersucht werden. Doch zunéchst soll hier in
erster Ndherung die Annahme gemacht werden, dass im Tumor und im gesunden Gewebe
die Kapillarpermeabilititen gleich sind.

Fiir die in der histologischen Untersuchung gefundenen Kapillarradien von 3 um bzw.
9 pm und einem 7™ = 300 ms ergibt sich nach Gl. (4.2) also ein Verhéltnis von
riumor [rrerm a5 0.33. D.h. die mittlere Aufenthaltsdauer von Wasser im Blut ist in Tu-
morgewebe um ein Drittel kleiner als in gesundem Gewebe. Mit anderen Worten, aufgrund
der Kapillargeometrie (i.e. Kapillarradien) ist im Tumorgewebe der Wasseraustausch drei-
mal schneller als im gesunden Gewebe.

Fiir das oben angenommene 7,"™ von 300 ms ergibt sich somit im Tumor ein 7/*""
von knapp 100 ms. Nach Abbildung 4.2 entspricht dies einer Uberschétzung im Tumor von
ca. 23%. Auch dies liefert noch nicht die 60% Uberschitzung, welche die experimentelle
Arbeit zeigte.

Der entscheidende Wert ist hier das 7", fiir welches 300 ms als ein typischer Wert
angesetzt wurde. Tatséchlich liegen fiir Prostatagewebe keine experimentell bestimmten
7, vor. In der Literatur finden sich lediglich entsprechende Arbeiten zu Gehirn oder Herz
(z.B. [108,109]). Der Bereich physiologisch relevanter 7, liegt dabei zwischen 140 ms und
1000 ms [108]. Da Messungen von 7, in der Prostata nicht vorliegen, wurde hier ein Wert
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von 300 ms fiir die mittlere Aufenthaltsdauer von Wasser in den Kapillaren des gesunden
Gewebes angesetzt.

Nimmt man aber z.B. das oben erwdhnte 7" = 143 ms, dann enspréche das einem
714meT yon ca. 50 ms, was nach Abbildung 4.2 eine Uberschiitzung von ca. 35% liefert. Auch
das ist immer noch zu gering, um die 60%ige Uberschitzung des MRT-bestimmten relativen
Blutvolumens im Tumor durch den Einfluss des Wasseraustauschs zu erkldren. Auf der
anderen Seite kann man sagen, dass sich alleine durch die Kapillargeometrie in Tumoren
und dem damit stérkeren Wasseraustausch eine Uberschétzung des Blutvolumens von 35%
erklaren 1483t. Allerdings gibt es noch einen zweiten Grund, warum der Wasseraustausch im
Tumor stérker ist als im gesunden Gewebe: Unterschiede in den Kapillarpermeabilitéten.

Zu den Unterschieden in den Kapillarpermeabilitidten: Die Gefafibildung in Tu-
moren weicht von der in gesundem Gewebe ab. Tumorgewebe wéchst schneller als gesun-
des Gewebe und muss auch entsprechend schnell ein Gefaflsystem fiir seine Blutversorgung
aufbauen (man spricht von Angiogenese). Eine Folge dieser beschleunigten Angiogenese
in Tumoren ist, dass dort die Kapillarwande allgemein eine hohere Durchléssigkeit besit-
zen [11]. Dort kann es somit zu einem stérkeren Wasseraustausch kommen als im gesunden
Gewebe, was zu einer zusétzlichen Uberschitzung von v, fiihrt.

Oben wurden in erster Naherung die Kapillarpermeabilitdten Py, und P, gleich-
gesetzt. Vor dem Hintergrund der Hypothese erhchter Kapillarpermeabilitdt im Tumor soll
jetzt der Fall betrachtet werden, dass Pumor > Prorm-

Wie stark sich die Kapillarpermeabilitdt im Tumor von der in gesundem Gewebe un-
terscheidet, soll Anhand der Literatur eingegrenzt werden. So zeigen die Untersuchungen
von Padhani et al. Anderungen in der Kapillarpermeabilitit in Prostatatumoren, die mit
einer Hormontherapie behandelt wurden. Die Kapillarpermeabilitdt in tumorbefallenen
Gebieten der Prostata sank nach einer erfolgreichen Hormonbehandlung im Mittel auf die
Hilfte [124]. Im Umkehrschluss bedeutet dies, dass die Permeabilitdten von Kapillaren im
Tumor (mindestens) doppelt so hoch sind, wie die von Kapillaren in gesundem Gewebe. Bei
der Arbeit von Padhani et al. wurde die Permeabilitéit des Kontrastmittels GAd-DTPA und
nicht von Wasser bestimmt. Die Bestimmung der Kapillarpermeabilitat beruhte dabei auf
der Verwendung des Toftsmodells. Hier soll der von Padhani et al. veroffentlichte Wert als
eine untere Grenze fiir die erhohte Kapillarpermeabilitéit in Prostatatumoren angenommen
werden.

Zur Abschétzung einer oberen Grenze fiir die erhohte Kapillarpermeabilitdt im Tumor
kann die Arbeit von Jain et al. [11] herangezogen werden. In ihr wurde die Permeabilitét
von Kapillaren mittels Fluoreszenzmikroskopie bestimmt, wobei die Permeabilitéit der Ka-
pillarwénde bzgl. des fluoreszierenden Stoffes gemessen wurde. Jain fand in Tumoren eine,
im Vergleich zu gesundem Gewebe, etwa 6 bis 8-fach erhohte Kapillarpermeabilitéit. Dabei
handelte es sich um Messungen am Gewebe von Hasenohren und dort implantierten Tumo-
re und nicht um Prostatatumore. Diese Werte kénnen deshalb nur als grobe Richtschnur
dafiir dienen, wie stark die Kapillarpermeabilitdten in Prostatatumoren erhoht ist.

Somit soll hier davon ausgegangen werden, dass die Kapillarpermeabilitdten im Tumor
etwa um einen Faktor 2 bis 10 gegeniiber normalem Gewebe erhoht sind.

Allerdings ist zu Padhani et al. bzw. Jain et al. zu sagen, dass dort die Kapillarpermea-
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bilitdt bzgl. GA-DTPA bzw. (mit Fluoresceinisothiocyanat markiertes) Dextran®* bestimmt
wurde und nicht bzgl. Wasser. Moglicherweise sind die Permeabilitdtsunterschiede zwischen
Tumor und gesundem Gewebe bzgl. Wasser andere als bzgl. Gd-DTPA oder Dextran.

Trotzdem &3t sich physiologisch begriinden, dass die Kapillarpermeabilitét in Tumoren
allgemein erhoht ist. Diese allegemeine Erhohung der Kapillarpermeabilitéit hat zur Folge,
dass sowohl Substanzen wie Gd-DTPA oder Dextran als auch Wasser leichter durch die
Kapillarwand kommen. Am Anfang steht der empirische Befund zahlreicher Arbeiten mit
unterschiedlichen Substanzen, bei denen festgestellt wurde, dass Tumorkapillaren permea-
bler sind als gesunde (z.B. [11,124,125]). Die physiologische Begriindung dafiir liegt in der
Struktur der Kapillaren begriindet. Neben Kanilen (wie z.B. Aquaporine), welche selek-
tiv Substanzen durchlassen und inhibiert werden kénnen, haben die Kapillaren (auler im
Gehirn) auch sogenannte Fenestrierungen. Dies sind Liicken in der Kapillarwand mit einer
GroBe von etwa 10 bis 100 nm [71,126]. Diese Liicken sind mit einer ca. 3 bis 5 nm diinnen
Membran (einem sogenannten Diaphragma) iiberspannt [127,128]. Das Diaphragma ist sei-
nerseits pords, wobei die Poren eine Grofie von etwa 5 bis 6 nm haben [129]. Schliellich gibt
es auch sogenannte diskontinuierliche Kapillaren. Sie haben Liicken (ohne Diaphragmen)
in ihren Wénden, die einen Durchmesser von bis zu 1 pm aufweisen [71] konnen. Nun sind
Tumore durch eine beschleunigte Angiogenese charakterisiert, die zu einer Zunahme der
Kapillarfenestrierung fithrt [11,130]. Da Fenestrierungen unselektiv alle hinreichend kleinen
Substanzen passieren lassen, erhoht sich bei beschleunigter Angiogenese die Kapillarper-
meabilitdt fiir Wasser wie auch fiir andere Substanzen. Die Annahme, dass Tumorkapillaren
sowohl fiir Wasser als auch fiir Gd-DTPA, Dextran oder andere Substanzen durchléssiger
werden, liegt also in der Zunahme der Fenestrierungen begriindet.

Insgesamt bleibt eine Quantifizierung der Permeabilitdtsverhéltnisse bzgl. Wasser im
konkreten Fall der Prostata nur grob moglich. Wie oben erwéhnt soll als Schiatzung ange-
nommen werden, dass die Permeabilitdt in Tumoren um einen Faktor 2 bis 10 mal gréfer
ist, als in normalem Gewebe.

Nun soll abgeschéitzt werden, wie stark der Einfluss des Wasseraustauschs auf die Be-
stimmung des relativen Blutvolumens ist, wenn Permeabilitdtserhohungen im Tumor um
einen Faktor 2 bis 10 beriicksichtigt werden. Dazu soll zunéchst ein 7;'™ von 300 ms
angesetzt werden. Wie oben erwidhnt handelt es sich dabei um einen typischen Wert fiir
gesundes Gewebe. Geht man vom dem Fall aus, dass die Permeabilitit von Tumorkapilla-
ren doppelt so hoch ist, wie die von Kapillaren in normalem Gewebe, dann ergibt nach GI.
(4.1) ein 7{*mo" von 50 ms, was nach Abbildung 4.2 eine Uberschiitzung von 35% liefern
wiirde. Fiir den Fall, dass die Permeabilitdt der Tumorkapillaren zehn mal so hoch ist wie
die von Kapillaren in normalem Gewebe, ergibt sich entsprechend Gl. (4.1) ein 7" von
10 ms, was nach Abbildung 4.2 eine Uberschiitzung von 59.3 % liefern wiirde. Das wiirde
die 60%ige Uberschiitzung der tierexperimentellen Voruntersuchungen erkliren. Allerdings
miisste fiir dieses Ergebniss die obere Grenze der Kapillarpermeabiliét, also eine zehn mal
héhere Permeabilitdt angenommen werden.

*Dextran ist ein Polysaccharid, das als gutvertréigliche, bioneutrale Substanz in der biomedizinischen
Forschung eingesetzt wird.

90



Kapitel 4. Ergebnisse und Diskussion

Wird fiir 7" der kleinste Literaturwert von 143 ms angesetzt, dann ergibt sich fiir
eine doppelt so hohe Tumorkapillarpermeabilitéit nach Gl. (4.1) ein 7/“"" von 23 ms, was
nach Abbildung 4.2 einer Blutvolumeniiberschitzung von 47% entspricht. Wird schliellich
eine 10 mal hohere Permeabilitdt von Tumorkapillaren angenommen dann erhélt man ein
74mer yon rund 4.7 ms, was einer Blutvolumeniiberschétzung von 65% entspricht.

Zusammenfassend: Um die beobachtete 60%ige Blutvolumeniiberschitzung im Tumor
im Rahmen des verwendeten Wasseraustauschmodells zu erkldaren, miissen sowohl die hi-
stologisch bestétigten Unterschiede in der Kapillargeometrie, als auch die Unterschiede in
den Kapillarpermeabilitéiten beriicksichtigt werden. Allerdings muss dafiir im Tumor eine
Kapillarpermeabilitit angenommen werden, die um einen Faktor 10 hoher ist, als im gesun-
den Gewebe. Moderatere Werte liefern hingegen nur Blutvolumeniiberschétzungen in einem
Bereich von 30% bis 50%. Fiir eine genauere Abschétzung der zu erwartenden Blutvolu-
meniiberschiatzung fehlen spezifisch fiir die Prostata und Prostatakarzinome gemessene 7
Werte. Die hier gefundenen Ergebnisse konnen somit nur die ungefahren Groflenordnungen

umreissen.
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4.2 Toftsmodell und Gefafipermeabilitéit

In diesem Abschnitt wird untersucht, wie zuverlissig das permeabilitéitslimitierte Toftsmo-
dell die Kapillarpermeabilitdten voraussagt. Dazu wird ein einfaches Gewebemodell ange-
setzt, um die KM-Ausbreitung zu simulieren und Konzentrations-Zeit-Kurven fiir das Ge-
webe zu gewinnen. Anschlieflend wird das Toftsmodell (Gl. (1.29)) an die Konzentrations-
Zeit-Kurve angepasst. Dabei wird der Parameter P des permeabilitétslimitierten Toftsmo-
dells als Anpassungsparameter verwendet. Die Anpassung erfolgt nach der Methode der
kleinsten Quadrate Der Wert von P, der zu einer optimalen Anpassung fiihrt, entspricht
dann der vom permeabilitdtslimiterten Toftsmodell vorhergesagten Kapillarpermeabilitét.
Diese wird mit der Kapillarpermeabilitéit verglichen, die in der Diffusionssimulation ange-
setzt war. In diesem Kapitel wird nur das permeabilitdtslimiterte Toftsmodell betrachtet.
Im Folgenden wird verkiirzend nur noch Toftsmodell geschrieben werden, wobei jedoch
immer das permeabilitiatslimitierte Toftsmodell gemeint ist.

Das benutzte 2D Gewebemodell hat einen sehr einfachen Aufbau, was es der Einfachheit
des Toftsmodells entgegen kommen sollte. Das in diesem Abschnitt verwendete 2D Gewe-
bemodell beriicksichtigt auch nicht die porése Struktur des Gewebes. Formal bedeutet dies,
dass die Tortuositit A = 1 gesetzt ist. D.h. es wird hier vereinfachend angenommen, dass
es um die Kapillare keine Zellen gibt.

Das 2D Gewebemodell besteht aus einem quadratischen Raumgebiet von 50 pm bzw.
200 pm Kantenldnge, um Tumor bzw. gesundes Gewebe zu simulieren. In der Mitte ei-
nes solchen Raumgebietes liegt eine Kapillare. Wie in Abschnitt 3.2 erwdhnt wurde, fiihrt
die Verwendung periodischer Randbedingungen dazu, dass die Kantenléingen der Simula-
tionsgebiete (also 50 um bzw. 200 pum) den GefaBabstédnden entsprechen (vgl. Abbildung
3.2).

Die in der Mitte des Simulationsgebietes liegende Kapillare hat einen Innenradius von
4 pm fiir den Fall, dass Tumorgewebe simuliert werden soll. Fiir normales Gewebe wird
ein Kapillarinnenradius von 9 um angesetzt. In beiden Féllen betrdgt die Wanddicke der
Kapillaren 1 pm. Diese Mafle entsprechen den Ergebnissen histologischer Untersuchungen
[5]. Der Diffusionskoeffizient auBerhalb der BlutgefiBes wurde auf D = 260 um? gesetzt.
Dieser Wert wurde der Literatur entnommen und wurde fiir die Diffusion des von Gd-DTPA
in einem Agarose-Gel bestimmt, welches als eine Modellsubstanz fiir den interstitiellen
Raum verwendet wird [16, 120].

Die Permeabilitat der Kapillarwand wurde zwischen 0.01 gm/s und 5 pm/s variiert,
was einem Bereich physiologisch gemessener Permeabilitdtswerte entspricht [123,131]. In-
nerhalb der Kapillare wird kein Diffusionskoeffizient festgelegt, vielmehr wird der zeitliche
Verlauf der KM-Konzentration im Blut iiber eine arterielle Eingangsfunktion (engl: Ar-
terial Input Function: AIF) als Dirichlet-Randbedingung vorgegeben. Hier wird also die
Annahme gemacht, dass sich im Blutgefafi die KM-Konzentration instantan gut durch-
mischt. Die verwendete AIF orientiert sich am Verlauf der an Ratten gemessenen AIF
und ist in Abbildung 4.3 gezeigt. Bei der AIF wird der zeitliche Konzentrationsverlauf in
einer der groflen Arterien gemessen (bei den tierexperimentellen Untersuchungen, die zur
ATF in Abbildung 4.3 gehoren, war dies die Arteria iliaca interna). Dieses Vorgehen wird
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gewihlt, da die direkte Messung des zeitlichen Konzentrationsverlaufs in den Kapillaren
wegen der vergleichsweise niedrigen Ortsauflosung des MRT nicht moglich ist*. Man misst
also in den Arterien und nimmt an, dass der dort gemessene zeitliche Konzentrationsverlauf
demjenigen in den Kapillaren enspricht.

Fiir die in Abbildung 4.3 gezeigte schematische AIF wurde die Gleichung:

10, wenn t < 2 s

(4.3)
1024 - exp(—0.004(t — 2)), wennt >2s

AIF(t) = {

verwendet. Die AIF in Abbildung 4.3 ist dabei auf den Maximalwert 1024 normiert, damit
der exponentiell abfallende Teil der AIF direkt an den ersten Teil der AIF, der durch ¢!
gegeben ist, anschliefft. Auf Basis dieser AIF ldsst sich die KM-Ausbreitung im Gewebe
simulieren, wie in Abbildung 4.2 exemplarisch gezeigt ist. Aus der simulierten Verteilung
des KM im Gewebe wurde eine mittlere Konzentration fiir das Simulationsgebiet zu ge-
gebenen Zeitpunkten bestimmt, um sie mit den Wert Cy des Toftsmodells vergleichen zu
kénnen. Dazu wurde {iber alle Gitterpunkte des Simulationsgebiets gemittelt, die nicht in
der Kapillare lagen:

N

— 1

Cy(t) =+ > Clai,yit).
i=1

Hierbei bezeichnet C,(t) die gemittelte KM-Konzentration im Gewebe aufierhalb der Kapil-
lare zur Zeit t. N ist die Anzahl der Raumgitterpunkte im diskretisierten Simulationsgebiet,
welche nicht im Blutgefal liegen und C(z;,y;,t) die Konzentration zur Zeit ¢ am Punkt
(x;,y;) des Simulationsgebiets. Der Grund, warum nur Raumpunkte verwendet werden,

*Im Rahmen dieser Arbeit betrdgt die Ortsauflosung der MRT etwa 600 pm, wihrend die Kapillar-
durchmesser etwa 20 pm betragen
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Abbildung 4.4: 2D Simulation der KM-Ausbreitung in einem Modellgewebe. Dabei ist die
KM-Konzentration als Funktion des Orts einmal als 3D Plot und einmal als 2D Farbplot
aufgetragen.
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die nicht im Blutgefafl liegen, ist, dass das Toftsmodell die Gewebekonzentration C; be-
stimmt, also die Konzentration im Gewebekompartment ohne das Blutkompartment (vgl.
Abschnitt 1.3.1). Dementsprechend wird das Blutgefif auch bei der Berechnung von C|,(t)
nicht beriicksichtigt.

Die aus der 2D Simulation bestimmten zeitlichen Konzentrationsverliufe C,(t) wer-
den mit Cy(t) aus dem Toftsmodell verglichen. Dabei werden im Toftsmodell dieselben
Gewebeparameter benutzt, wie im 2D Modell, sofern sie vorhanden sind. D.h. im Tofts-
modell werden dieselbe Kapillarpermeabilitdat und dasselbe v, (v.=0.97 fiir Tumorgewebe
und v,=0.99 fiir normales Gewebe) verwendet, wie in der 2D Diffusionssimulation. Aller-
dings kommen Gefaflabstand, Geféfiradius und Diffusionskoeffizienten im Toftsmodell nicht
explizit vor, sondern sind nur in der Diffusionssimulation vorhanden.

Diese angegebenen v, von 0.97 und 0.99 kommen dadurch zustande, dass das Volumen
des Simulationsgebiets ausserhalb des Geféafles durch das Gesamtvolumen des Simulations-
gebiets geteilt wird. Entsprechend den histometrischen Untersuchungen [5] hat das Simula-
tionsgebiet fiir Tumor die Mafie 50 um x 50 pm, also 2500 pm?, das fiir normales Gewebe
die MaBe 200 ym x 200 ym also 40000 ym?. Die Flichen (und Radien) der Tumorkapilla-
ren bzw. normalen Kapillaren betragen 78.54 um? (und 5 gm) bzw. 314.16 pum? (und 10
pum). Mit diesen Werten ergibt sich:

78.54,m?
Ve =1— W;ﬁ = 0.9685 ~ 0.97 fiir Tumorgewebe
314.16m?
Ve =1 — kbt 0.9921 ~ 0.99 fir normales Gewebe.
40000m?

Oben wurde erwéahnt, dass v, durch die Division des Volumens des Simulationsgebiets au-
Berhalb des GefaBles durch das Gesamtvolumen des Simulationsgebiets bestimmt wurde.
Nun wurden in der vorherigen Rechnung nur Fliachen dividiert und nicht Volumina. Die-
ses Vorgehen ist dadurch gerechtfertigt, dass Zylindersymmetrie angenommen wird (vgl.
Abbildung 4.6). Unter Annahme von Zylindersymmetrie kiirzt sich die Hohe des Simulati-
onsgebiets heraus, solange man fiir die Simulationsgebiete von Tumorgewebe und normalem
Gewebe die gleiche Hohe annimmt. Es geniigt dann, wie oben getan, nur die Flichen zu
dividieren, um v, zu berechnen.

In diesem Zusammenhang soll auch erkldrt werden, wie die im 2D Modell bestimmte
mittlere Konzentration C,(t) (die eine Flichenkonzentration ist), mit der Konzentration
C,(t) aus dem Toftsmodell (die eine Volumenkonzentration darstellt), verglichen werden
kann. Um das 2D Modell mit dem, seinen Einheiten nach, drei-dimensionalem Toftsmo-
dell zu vergleichen, ist wieder die Annahme der Zylindersymmetrie nétig. Es wird hier
also angenommen, dass innerhalb einer Strecke von 1 pm senkrecht zur 2D Simulations-
fliche Zylindersymmetrie herrscht. Dies ist fiir die Kapillaren an sich eine gerechtfertigte
Annahme. Anatomische Studien zeigen, dass das Kapillarsystem aus sich immer feiner
verzweigenden Armen besteht. Man findet, dass die Kapillarsegmente zwischen zwei Ver-
zweigungspunkten etwa 50 pm lang sind [132]. Solche Kapillarsegmente sind nun nicht
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Abbildung 4.5: Lichtmikroskopische Aufnahme von Kapillarsegmenten, die mit India
Ink getiillt sind. Die Kapillarradien entlang eines Kapillarsegments variieren nur wenig.
Uber eine Strecke von 1 pum Linge entlang eines Kapillarsegments ist der Kapillarradius
somit als konstant anzusehen. Abbildung aus [132] entnommen. Dort wurden mit CAP die

Kapillarsegmente und mit BP sogenannte branching points, also Punkte an denen sich die
Kapillaren verzweigen, bezeichnet.

e

schnurgerade, sondern weisen eine gewisse geschlingelte Form auf. Deshalb ist der eu-
klidische Abstand zwischen zwei Verzweigungspunkten eines Kapillarsegments kleiner als
50 pm. Das Verhiltnis zwischen der Lénge der Kapillarsegmente und dem euklidischen
Abstand zwischen zwei Verzweigungspunkten liegt bei ca. 1.1 [132], was auf eine rela-
tiv schwache Kriimmung der Kapillarsegmente hinweist. Zudem zeigen die Kapillarradien
entlang eines Kapillarsegements kaum Schwankungen (vgl. Abbildung 4.5). Die bei der
Konstruktion des Pseudo-3D-Modells betrachtete Schichtdicke von 1 pm entspricht also
lediglich einem fiinfzigstel der Linge eines Kapillarsegments, so dass die Zylindersymme-
trie als eine gerechtfertigte lokale Ndherung angesehen werden kann. Somit ldsst sich das
2D Simulationsgebiet formal als ein 3D Gebiet der Dicke 1 pum auffassen, wie in Abbil-
dung 4.6 gezeigt. Die Flichenkonzentration C,(t) (z.B. mit der Einheit mmol/um?) des
2D Modells kann mittels Division durch 1 pm in eine Volumenkonzentration (z.B. mit
der Einheit mmol/um?®) umgerechnet werden. Somit kann unter der Annahme von Zylin-
dersymmetrie das C,(t) direkt mit C,(t) verglichen werden. Das Pseudo-3D-Modell wird
zudem gebraucht, um einen Parameter des Toftsmodells zu bestimmen: die massenbezoge-
ne GefaBoberfliche S, wie sie in Gl. (A.7) steht. Im Folgenden soll exemplarisch fiir den Fall
einer Tumorsimulation die Bestimmung von S vorgefiihrt werden: Fiir die Tumorgewebesi-
mulation wird ein quadratisches Simulationsgebiet von 50 ym x 50 pum angesetzt, in dessen
Zentrum ein kreisformiges Gefafi mit Innenradius 4 pm und einer Gefawanddicke von 1 pm
liegt. Die Oberfliche des Gefiifies betrigt somit 27(5 pum)(1 pm)~ 31.42 ym?. Hier wurde
der dulere Radius angesetzt, da das Innere der Gefawand noch zum Blutkompartment ge-
rechnet werden soll. Die Gefaflaulenfliche stellt somit die Grenzflache zwischen Blut- und

96



Kapitel 4. Ergebnisse und Diskussion
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Abbildung 4.6: Das 2D Simulationsgebiet ldsst sich unter Annahme von Zylindersym-
metrie {iber eine Hohe von 1 pum formal als drei-dimensionales Gebiet auffassen. In diesem
Pseudo-3D-Modell liegt im Zentrum des Simulationsgebiets mit Kantenlédnge z (x = 50 ym
fiir Tumorgewebe und x = 200 pm fiir normales Gewebe) ein Gefafl mit innerem Radius r
(r =4 pm fiir Tumor, r = 9 pm fiir normales Gewebe, im Bild nicht mafstabsgetreu) und
einer Gefafiwanddicke von 1 pm.

Gewebekompartment dar, wie sie im Toftsmodell vorkommt. Nun ist S im Toftsmodell
nicht einfach nur die Gefafloberfliiche, sondern die massenbezogene Gefiafloberfliche. Somit
muss die Gefifloberfliche von 31.42 um? auf die Masse des betrachteten Gewebes bezogen
werden. Das betrachtete Gewebe ist hier das Raumgebiet des Pseudo-3D-Modells, also ein
Gewebestiick der Abmessungen 50 pm x 50 gm x 1 pgm und somit mit dem Volumen
2500 pm?. Die Gewebedichte wurde auf den Literaturwert fiir Prostatagewebe von 1 g/ml
gesetzt [133]. Damit ergibt sich fiir das betrachtete Volumen von 2500 um? eine Masse
von 2.5 - 10719 g. Somit wird im Toftsmodell eine massenbezogene Oberfliche S = 31.42
pm?/2.5 - 1071 g benutzt, um dem 2D-Modell zu entsprechen.

Vergleicht man nach all diesen Vorarbeiten die zeitlichen Verlidufe von C,(t) und C,(t)
miteinander, so stellt man eine Abweichung fest. Ein Beispiel fiir solch eine Abweichung
zeigt Abbildung 4.7. Obwohl im 2D- wie auch im Toftsmodell dieselben Parameter an-
gesetzt werden, iiberschitzt das Toftsmodell die Konzentration bis ca. 300 ms, um sie
anschlieffend zu unterschitzen. Fiihrt man eine Anpassung mittels der Methode der klein-
sten Quadrate durch, wobei der Parameter P des Toftsmodells variiert wird, ergibt sich
eine optimale Anpassung bei P = 0.443 um/s (vgl. Abbildung 4.8). Somit liefert das Tofts-
modell eine Kapillarpermeabilitdt von 0.433 pm/s, obwohl die in der Simulation angesetzte
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Abbildung 4.7: Abweichung des Toftsmodells von der 2D Simulation, hier fiir eine Wand-
permeabilitédt im 2D Modell von 1 pm/s. Auch im Toftsmodell wurde eine Permeabilitét
von P = 1 um/s angesetzt. Man sieht, dass das Toftsmodell den Konzentrations-Zeit-
Verlauf zunéchst iiber- und dann unterschétzt.
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Abbildung 4.8: Toftsmodell und 2D Simulation nach der durchgefiihrten Anpassung.
Diese Anpassung wird dadurch erreicht, dass der Wert von P im Toftmodell den Wert
0.443 pm/s annimmt. Jetzt decken sich die beiden Konzentrations-Zeit-Verldufe, aber dafiir
weicht der Wert P von der angesetzten Permeabilitdt von 1 pm/s ab.
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Abbildung 4.9: Gegeniiberstellung von Kapillarpermeabilitdten, welche einerseits das
Toftsmodell liefert und andererseits in der Diffusionssimulation angesetzten wurden. Die
schwarze Diagonale (f(x)=x) zeigt den Idealfall, dass das Toftsmodell die in der Simula-
tion angesetzte Permeabilitéit reproduziert. Das Toftsmodell unterschétzt stets die in der
Diffusionssimulation angesetzte Permeabilitdt. Die Unterschétzung ist dabei umso stérker
je grofer die Kapillarpermeabilitdt und je kleiner der Diffusionskoeffizient D im Gewebe
ist. Im Tumor ist die Unterschitzung bei hohen D gréfier und bei niedrigen D kleiner als
im gesunden Gewebe.

Permeabilitdt 1 pm/s betriagt. Das Toftsmodell unterschétzt also die Kapillarpermeabilitét.

Das gerade beschriebene Verfahren entspricht dem Vorgehen bei klinischen Forschungen
mittels dynamischer kontrastmittelgestiitzter MRT. Tofts- und andere Komparmtentmo-
delle werden an gemessene Signal-Zeit-Kurven angepasst und die gewonnenen Parameter
sollen dann bestimmten Gewebeeigenschaften zugeordnet sein (in oben beschriebenen Fall
ist der Parameter P im Toftsmodell der Kapillarpermeabilitiat zugeordnet).

Wie sich Kapillarwandpermeabilitéit, Gewebediffusionskoeffizient sowie Kapillarabstand
auf die Bestimmung der Kapillarpermeabilitéit durch das Toftsmodell auswirken wurde sy-
stematisch untersucht. Dabei wurden in der Diffusionssimulation die Kapillarwand-, Ge-
webepermeabilitdten sowie Kapillarabstdnde und Kapillarradien variiert und anschlieflend,
analog zum obigen Beispiel (vgl. Abbildungen 4.7 und 4.8), das Toftsmodell an die Kon-
zentrationskurven angepasst. Die Ergebnisse sind in den Abbildungen 4.9 bzw. 4.10 zu-
sammengefasst. Die Variation der Kapillarwandpermeabilitit, des Gewebediffusionskoeffi-
zienten sowie der Kapillarabstédnde und Kapillarradien erfolgte derart, dass sie histologisch
bestimmten Werten in Prostatatumoren bzw. gesundem Prostatagewebe entsprachen. Hi-
stometrische Untersuchungen zeigten, dass Tumore kleinere, dichter beieinanderliegende
Kapillaren aufweisen als normales Gewebe. Der mittlere Kapillarabstand in gesundem Ge-
webe betrigt ca. 214 pym und ca. 57 pm im Tumorgewebe. Der mittlere Radius von Tu-
morkapillaren betrégt rymor = 3.02 um, der in gesundem Gewebe 7,5, = 8.70 pum [5]. An
diesen Werten orientierten sich auch die Simulationen. So wurde bei der Diffusionssimula-
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Abbildung 4.10: Reskalierung von Abbildung 4.9 auf den physiologisch relevanteren Per-
meabilitdtsbereich bis 0.5 pym/s

tion von gesundem Gewebe ein Kapillarradius von 3 pm und ein Gefaflabstand von 50 pm
angesetzt. Fiir die Simulation von Tumorgewebe wird entsprechend ein Kapillarradius von
9 pm und ein GefédBabstand von 200 pm angesetzt. Die in der Diffusionssimulation ange-
setzten Kapillarpermeabilititen orientierten sich Literaturwerten (insbesondere aus [123]).
Variiert man die Kapillarpermeabilitit P(Kapillare) in der 2D Diffusionssimulation und
passt das Toftsmodell an die entsprechenden Konzentrations-Zeit-Kurven an, ergeben sich
Abweichungen zwischen der Kapillarpermeabilitdt, die in der Diffusionssimulation ange-
setzt wurde und der Kapillarpermeabilitidt, welche das Toftsmodell bei einer Anpassung
liefert. Im Idealfall sollte das Toftsmodell dieselbe Permeabilitéit liefern, die in der 2D
Diffusionssimulation angesetzt wurde. Dieser Idealfall ist in Abbildung 4.9 (und auch Ab-
bildung 4.10) durch die schwarze Gerade mit Steigung eins angedeutet. Man erkennt, dass
das Toftsmodell die Permeabilitdten unterschéitzt, da alle Kurven unterhalb der schwarzen
Geraden liegen. Dabei ist die Unterschidtzung der Permeabilitdten um so grofler, je klei-
ner der Diffusionskoeffizient D im Gewebe ist. Wenn der Diffusionskoeffizient im Gewebe
D = 260 pum?/s betriigt, dann ist im Permeabilitdtsbereich zwischen 1 um/s und 5 pum/s
die Permeabilitdt nach dem Toftsmodell nur etwa halb so groff, wie die in der Simulation
angesetzte Permeabilitiat. Fiir kleinere Diffusionskoeffizienten im Gewebe wird die Diskre-
panz noch grofler und die Permeabilitéiten, welche das Toftsmodell liefert, noch kleiner im
Vergleich zu den in der Simulation angesetzten Werte.

Es zeigt sich auch ein Unterschied zwischen Tumor und gesundem Gewebe. Die Abwei-
chung ist bei Tumorgewebe etwas grofier als in normalem Gewebe. Fiir D = 260 pum?/s
und einem P (Kapillare) in 2D Simulation von 5 pm/s liefert das Toftsmodell fiir normales
Gewebe eine Kapillarpermeabilitét von lediglich 2.65 pum/s bzw. fiir Tumor eine von 2.29
pum/s. Die Kapillarpermeabilitdt in normalem Gewebe wird vom Toftsmodell also etwas
weniger stark unterschétzt, als im Tumorgewebe.

Physiologisch ist der Permeabilitatsbereich unter 1 pm/s interessanter. Ein typischer
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Wert fiir die Kapillarpermeabilitdt liegt im Bereich von 0.3 pm/s [123]. In Abbildung
4.10 ist deshalb nochmal der physiologisch bedeutsamere Bereich herausvergrofiert. Auch
hier liegen die unterschitzten Permeabilitdten beim hoéchsten Diffusionskoeffizienten von
260 pm?/s nur bei gut der Hilfte des tatsichlichen Wertes. Man sieht auch, dass der
Diffusionskoeffizient im Gewebe einen relativ geringen Einfluss auf die Abweichung hat.

Bevor die Ergebnisse genauer diskutiert werden, sollen noch zwei Punkte zur Simula-
tion besprochen werden. Zum einen muss gewéhrleistet sein, dass mit den verwendeten
Kapillarpermeabilitdten und der verwendeten AIF in der 2D Diffusionssimulation auch
tatsdchlich der permeabilitéitslimitierte Fall gegeben ist. Zum zweiten soll genauer auf die
Wahl der in der Simulation angesetzten Werte fiir die Kapillarpermeabiliéiten und Diffusi-
onskoeffizienten eingegangen werden.

In der Simulation ist der permeabilitéitslimitierte Fall gewéhrleistet. Im Rah-
men dieser Arbeit wird nur das permeabilitatslimitierte Toftsmodell verwendet. Um dieses
Toftsmodell mit der Diffusionssimulation vergleichen zu kénnen muss also sichergestellt
werden, dass in der Simulation der permeabilitédtslimitierte Fall tatséchlich gegeben ist.
Wie in Abschnitt 1.3.1 erwéihnt wurde, ist der permeabilitatslimitierte Fall durch PS <« F
gekennzeichnet. Es wird nun gezeigt werden, dass fiir das hier vorliegende 2D Simulati-
onsgebiet, das nach Abbildung 4.6 als ein Pseudo-3D-Modell aufgefasst wird, tatséchlich
PS < F gilt.

Man betrachte zum Beispiel ein Simulationsgebiet fiir Tumorgewebe, d.h. mit einer
Kantenlénge von 50 pum. Zunéchst soll PS bestimmt werden. Die Kapillare im Zentrum
des Simulationsgebiets habe einen Auflenradius von 5 pm (4 pm Innenradius + 1 pum
Wanddicke) und damit eine Oberfliche von 31.42 ym?. Wie in Abschnitt 4.2 beschrieben,
entspricht das einer massenbezogenen Oberfliche von S = 31.42 um?/2.5 - 10~'%. Die
Kapillarpermeabilitdt P wurde zwischen 0.01 pum/s bis 5 pm/s variiert. Das bedeutet, dass
die Werte von PS zwischen 1.26-107% ml/gs und 6.3-1072 ml/gs liegen.

Nun soll der massenbezogene Blutfluss F' abgeschéatzt werden. In der Simulation wird
ein Zeitschritt von At = 0.0008 s verwendet. Uber die AIF wird also alle 0.0008 s die
Blutkonzentration neu gesetzt, oder, um im Bild des Pseudo-3D-Modells zu sprechen, alle
0.0008 s wird das Blutvolumen innerhalb des Kapillarenabschnitts der Hohe von 1 pum
(vgl. Abbildung 4.6) ausgetauscht. Dieses Blutvolumen dividiert durch At und die Masse
des Pseudo-3D-Gebiets ergibt den massenbezogenen Fluss F'. Das Blutvolumen betragt
7r2-1 pm, wobei sich mit » = 4 pym, dem Innenradius der Kapillare, ein Wert von 50.27
pum? ergibt, der pro 0.0008 s durch die Kapillare flieft. Die Strémungsgeschwindigkeit
betréigt also 1 pm/0.0008 s=1.25 mm/s und ist konsistent mit den Literaturwerten fiir
innerkapillare Stromungsgeschwindigkeiten, die zwischen 0.3 und 1.6 mm/s liegen [134,135].
Bezieht man dieses stromende Volumen auf die Masse des betrachteten Gewebevolumens
des Pseudo-3D-Models (analog, wie in Abschnitt 4.2), so ergibt sich ein massenbezogener
Fluss von F' = 50.27 ym?/(0.0008 5-25-1071% g)=25.135 ml/gs.

Damit sind alle GroBlen bestimmt, die notwendig sind, um zu iiberpriifen, ob die Simu-
lation den permeabilitdtslimitierten Fall darstellt. Wie oben erwahnt lautet die dafiir zu
erfiillen Bedingung: PS/F < 1 (vgl. Abschnitt 1.3.1). Diese Bedingung ist um so besser
erfiillt, je kleiner P.S bei einem gegebenen F' ist. Es soll zunéchst von dem in dieser Arbeit
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ungiinstigsten Fall ausgegangen werden und die hochste Permeabilitat betrachtet werden
(5 um/s). Fiir diese Permeabilitit ergibt sich PS/F = 6.3 -1072/25.135 = 0.0025. Womit
selbst fiir den ungiinstigsten Fall (i.e. hochste Permeabilitiat) die permeabilitéatslimiterte
Bedingung als gut erfiillt angesehen werden kann. Fiir realistischere Permeabilitéiten in der
GroBenordnung von 0.3 um/s ist die Bedingung noch einmal entsprechend um den Faktor
10 besser erfiillt.

In der Simulation, die diesen Ergebnissen zugrunde liegt, wurde auch angenommen,
dass sich im Blutgefafl die KM-Konzentration instantan durchmischt. Das ist im permea-
bilitatslimitierten Fall eine sinnvolle Annahme, da dort der vaskulidre KM-Fluss sehr viel
grofer ist als der KM-Fluss iiber die Kapillarmembran. Es fliefit also sehr viel schneller
frisches KM nach, als iiber die Kapillarwand in den EZR {iibertritt. Der vaskuldare KM-
Fluss wiederum besteht aus gut durchmischtem Blut. Dies liegt daran, dass das intravenos
gegebene KM, bevor es die Prostata erreicht, durch die vier Herzkammern und die Lun-
genkapillaren gegangen ist.

Die Wahl der Simulationsparameter. Im Folgenden wird zunéchst genauer auf die
Kapillarpermeabilitdt und anschliefend auf den Diffusionskoeffizienten im Gewebe einge-
gangen werden. In Abschnitt 4.2 wurde als typischer Wert fiir die Kapillarpermeabilitit
0.3 pm/s angesetzt. Dieser Wert ist der Arbeit von Fu et al. entnommen [123], in der
mittels Fluoreszenzmikroskopie die Permeabilitéit von Kapillaren bzgl. Natriumfluoreszin
gemessen wurde. Bei experimentellen Bestimmung von Kapillarpermeabilitdten werden
verschieden Substanzen eingesetzt. Wenn allgemein die Permeabilitat fiir niedermolekula-
re Stoffe untersucht wird, verwendet man héufig Natriumfluoreszin. Fiir makromolekulare
Stoffe wahlt man haufig Polysaccharide wie Dextran, die zusétzlich mit Natriumfluoreszin
markiert werden.

In dieser Arbeit wurde die Permeabilitit von Natriumfluoreszin verwendet, um die
Permeabilitdt von Gd-DTPA zu beschreiben, weil das Molekulargewicht beider Substan-
zen von vergleichbarer Gréfenordnung ist. Natriumfluoreszin hat ein Molekiilgewicht von
332 Da [136] wihrend das KM Gd-DTPA eines von 583 Da [37] hat. Im Vergleich dazu
haben Dextran-Molekiile fiir Permeabilitdtsmessungen an Kapillaren, je nach Lange der
Polysaccharidketten, ein Molekulargewicht von 75000 Da bis 300000 Da (z.B. [137,138]).
Was in der Literatur der unbekannten Kapillarpermeabilitéit bzgl. GAd-DTPA am néchsten
kommt, sind die Messungen mit Natriumfluoreszin.

Die Unterschiede in den Permeabilitdten bzgl. Natriumfluoreszin und Gd-DTPA sind
wahrscheinlich nicht sehr entscheidend. Man kann sie mit Hilfe der Gleichungen (1.3) und
(1.24) abschitzen. Die Kapillarwédnde haben eine Dicke von 1 pm. Damit ergibt sich nach
Gl (1.24) aus der gemessenen Kapillarpermeabilitdt von 0.3 pm/s ein Diffusionskoeffizi-
ent von 0.3 ym?/s. Wenn man ferner die Molekiile von Gd-DTPA und Natriumfluoreszin
als kugelférmig und mit gleicher Massendichte annimmt, so folgt, dass der Molekiilradius
r proportional zur dritten Wurzel der Molekiilmasse M ist. Aus den Molekiilmassen von
Gd-DTPA und Natriumfluoreszin und dem Diffusionskoeffizienten von Natriumfluoreszin
in der Kapillarwand, ergibt sich mit Gl. (1.3) ein Diffusionskoeffizient fiir Gd-DTPA in der
Kapillarwand von 0.25 pm?/s. Das entspricht nach Gl. (1.24) einer Permeabilitét fiir Gd-
DTPA von 0.25 pum/s. Diese liegt immer noch sehr nahe bei der gemessenen Permeabiliét
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von 0.3 pm/s fiir Natriumfluoreszin, vor allem vor dem Hintergrund, dass die Permea-
bilitatsmessungen mittels Natriumfluoreszin mit einem Fehler von 10% bis 40% behaftet
sind [123,131,139].

Nun soll genauer auf den Diffusionskoeffizienten im Gewebe eingegangen werden. Der
aus der Arbeit von Gordon et al. [120] iibernommene Diffusionskoeffizient von 260 ym? /s
ist spezifisch fiir das Gd-DTPA in einem PVA Hydrogel gemessen worden. In der grundle-
genden Arbeit von Nicholson und Phillips [15] zur Diffusion im Zellzwischenraum ergaben
sich Diffusionskoeffizienten, die etwa um einen Faktor von vier gréfer sind. Dabei wurde
allerdings eine Substanz namens TMA™ (Tetramethylammonium) als Indikator verwendet
und nicht Gd-DTPA. TMA hat eine Molekularmasse von 74 Da [20], wihrend Gd-DTPA
mit 583 Da [37] knapp acht mal mehr Masse hat. Es ist also nicht verwunderlich, dass
der Diffusionskoeffizient von Gd-DTPA kleiner ist. Der gut viermal hohere Diffusionskoef-
fizient von TMA ist konsistent mit dem empirisch gefundenen Potenzgesetz, welches den
Diffusionskoeffizienten D in Gewebe mit der Molekularmasse M des diffundierenden Stoffes
verbindet. Fiir Molekularmassen < 1000 Da gilt danach [140]:

D ~ M%7, (4.4)

Nach diesem Potenzgesetz hiatte TMA, im Vergleich zu Gd-DTPA mit seinem knapp acht
mal groferen Molekulargewicht, einen 4.7 mal hoheren Diffusionskoeffizienten (also etwa
2200 pm?/s). Zudem verwendet Nicholson bei der Bestimmung des gut vier mal groBeren
Diffusionskoeffizienten von TMA ein Agarose-Gel von 3% (w/v). Im Gegensatz dazu ver-
wendet Gordon ein 10%iges Polyvinylalkohol-Hydrogel (kurz PVA Hydrogel) (ohne dabei
genauere Gehaltsangaben zu machen). In der Literatur wird die Porengréfie eines 10%
(w/w)* PVA Hydrogel mit ca. 30 nm angegeben [141]. In Vergleich dazu hat ein Agarose-
Gel eine Porengrofle von mehreren 100 nm (die Angaben variieren, z.B. fiir ein 2% (w/v)
Agarose-Gel finden Pluen et al. ca. 800 nm [142], wihrend Pernodet et al. fiir ein 2% bzw.
3% Agarose-Gel (ohne genauere Gehaltsangabe) 364 nm bzw. 289 nm findet [143]). Ins-
gesamt konnen sowohl die grofleren Poren in Agarose als auch die kleineren Molekiile des
Indikators TMA Griinde dafiir sein, dass Nicholson zu einem hoheren Diffusionskoeffizien-
ten kommt als Gordon. Es gibt also keinen Anhaltpunkt, warum der Diffusionskoeffizient
von Gd-DTPA in Gewebe deutlich gréfler angesetzt werden sollte.

Zudem wiirde eine VergroBerung des Diffusionskoeffizienten z.B. um den Faktor vier
nach Gl. (3.22) eine Vervierfachung der Rechenzeit bedeuten. Die Frage, in wie weit dies
zu substanziell anderen Ergebnissen fiihren wiirde, bleibt hier unbeantwortet. Allerdings
deuten die Kurvenverldufe in den Abbildungen 4.9 und 4.10 darauf hin, dass mit wach-
sendem Diffusionskoeffizienten die Anderungen der Kurvenverliufe immer kleiner werden.
So liegen die Kurven fiir D = 80 pm?/s sehr nahe bei D = 260 ym?/s. D.h. obwohl sich
der Diffusionskoeffizient von 80 auf 260 pm?/s um einen Faktor 3.25 erhoht hat, ist die
Kurve bei P(Kapillare) in 2D Simulation (um/s)=0.5 nur um einen Faktor 1.04 grofier

*Dabei steht (w/w) fiir weight/weight. Es handelt sich dabei um die Gehaltsgrofie Massenanteil und ist
iiber die Rechenvorschrift: Masse des zu losender Stoffes dividiert durch Masse des Losungmittels x100
definiert.
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geworden (von 0.296 auf 0.308 pm/s). Entsprechend ist auch bei einer Vergrofierung des
Diffusionskoeffizienten D = 260 ym? /s auf einen viermal so groBen Wert keine substantiel-
le Verringerung der Abweichung zwischen 2D und Toftsmodell zu erwarten. Nachdem die
verwendeten Voraussetzungen und Parameter der Simulation betrachtet wurden, folgt nun
die Diskussion der Ergebnissen.

4.2.1 Diskussion

Die Kurvenverldufe in den Abbildungen 4.9 und 4.10 zeigen, dass mit wachsenden Diffu-
sionskoeffizienten D in der Diffusionssimulation die Unterschétzung der Permeabilitéiten
durch das Toftsmodell kleiner werden. Dies ist auch zu erwarten, da das Toftsmodell als
Kompartmentmodell von einer instantanen Ausbreitung und Durchmischung von KM in-
nerhalb der Kompartments ausgeht, was einem unendlich grofien Diffusionskoeffizienten
entspricht.

Ferner zeigen die Kurvenverlaufe in den Abbildungen 4.9 und 4.10 fiir den realistischen
Diffusionswert D = 260 um? /s einen weitestgehend linearen Zusammenhang zwischen der
Kapillarpermeabilitédt in der 2D Simulation und der Kapillarpermeabilitéit im Toftsmodell.
Wiire das Toftsmodell absolut zuverléssig in seiner Vorhersage der Permeabilitédten, wére
der lineare Zusammenhang zwischen der Kapillarpermeabilitdt in der 2D Simulation und
der Kapillarpermeabilitdt im Toftsdmodell durch eine Ursprungsgerade mit der Steigung
eins gegeben. Nun haben die Steigungen bei gesundem Gewebe und bei Tumorgewebe
einen Wert unter eins, d.h. die vom Toftsmodell gelieferten Permeabilitdten unterschitzen
immer die Permeabilitdten, die im 2D Modell angesetzt sind. Zudem unterscheiden sich
die Steigungen bei gesundem Gewebe und bei Tumorgewebe voneinander. Die Steigung im
gesunden Gewebe ist steiler als im Tumorgewebe, womit die Unterschétzung der Permeabi-
litdten durch das Toftsmodell im gesunden Gewebe geringer ausfallen, als im Tumorgewebe.
Die Steigung fiir gesundes Gewebe betriagt 0.62 und fiir Tumorgewebe 0.48.

Hieran l&sst sich erkennen, dass die Kapillarradien und/oder Kapillarabsténde fiir sich
genommen einen deutlichen Einfluss auf die vom Toftsmodell gelieferten Permeabilitéts-
werte haben. Man betrachte den Fall, dass in der 2D Simulation sowohl fiir Tumor- als
auch fiir Normalgewebe dieselbe Kapillarpermeabilitit angesetzt wird. In diesem Fall un-
terscheiden sich die 2D Simulationen nur durch die Kapillarabstinde und Kapillarradien,
also kénnen nur diese Parameter etwaige Unterschiede in der anschliefenden Bestimmung
der Permeabilititen durch das Toftsmodell verursachen. In diesem Fall liest man dann aus
den Abbildungen 4.9 und 4.10 ab, dass der Unterschied zwischen den vom Toftsmodell
fiir Tumor- und Normalgewebe vorhergesagten Permeabilidten umso gréfler wird, je hoher
die im 2D Modell angesetzte Permeabilitéit ist. D.h. obwohl in der 2D Simulation derselbe
Permeabilitdtswert fiir Tumorgewebe und normales Gewebe angesetzt wurde, liefert das
Toftsmodell unterschiedliche Permeabilitdatswerte. Mit Hilfe einer einfachen geometrischen
Uberlegung (vgl. Abbildung 4.11), ergibt sich, dass der Unterschied zwischen den vom Toft-
modell gelieferten Permeabilitdtswerten dabei 14% des in der 2D Simulation angesetzten
Permeabilitatswertes betragt.

Dies kann fiir die klinische Diagnostik folgende Bedeutung haben: Sehr langsam wach-
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Abbildung 4.11: Einfache geometrische Uberlegung, welche den Unterschied (APros)
zwischen den vom Toftsmodell gelieferten Permeabilitdten liefern. Dabei ist in den 2D
Simulationen fiir Tumor- und Normalgewebe dieselbe Permeabilitdt P,p angesetzt. Die
beiden Geraden sind aus der Abbildung 4.10 fiir den Diffusionskoeffizienten D = 260
pm? /s entnommen. Aus dem Verlauf der beiden Geraden folgt, dass der Unterschied der
Permeabilititen, die das Toftsmodell liefert, 14% von Pyp betrigt.

sende Tumore, die sich in ihrer Kapillarpermeabilitét praktisch nicht von gesundem Gewebe
unterscheiden, wiirden vom Toftsmodell als Regionen etwas erniedrigter Permeabilitit gese-
hen werden. Damit konnte das Toftsmodell bei der Beurteilung der Malignitdat im Rahmen
der Tumordiagnostik niitzlich sein. Wenn das Toftsmodell eine relativ niedrige Permeabi-
litdt im Tumor (verglichen mit gesunden Bereichen) zeigt, konnte dies darauf hinweisen,
dass es sich um einen langsam wachsenden Tumor handelt.

Nun ist aber in der Regel mit einer allgemein erhohten Kapillarpermeabilitat in Tu-
moren zu rechnen, wie schon in Abschnitt 4.2.1 diskutiert. Dort wurde auch der Bereich
eingegrenzt, innerhalb dessen sich die relativen Permeabilitdtserhéhungen bei Tumorkapil-
laren bewegen. Danach sind die Permeabilitdten von Tumorkapillaren um einen Faktor 2
bis 10 mal hoher als die Permeabilitdten von Kapillaren im gesunden Gewebe.

Nun soll betrachtet werden, wie sich die vom Toftsmodell vorhergesagten Kapillar-
permeabilititen verhalten, wenn sich die Permeabilititen in der 2D Simulation zwischen
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Tumor und gesundem Gewebe um den Faktor 2 bzw. 10 unterscheiden.

Zunéchst sei der Fall betrachtet, dass die Kapillarpermeabilitdt im Tumor doppelt so
hoch ist, wie im normalen Gewebe. D.h. in die 2D Simulation fiir gesundes Gewebe bzw.
Tumor werden (der oben diskutierte) Literaturwert fiir die Kapillarpermeabilitét von 0.3
pm/s bzw. 0.6 um/s angesetzt. Das Toftmodell liefert dann (vgl. Abbildungen 4.9 und
4.10) eine Permeabilitdt im gesunden Gewebe bzw. Tumorgewebe von 0.19 pm/s bzw.
0.29 pm/s. D.h. die Permeabilititen des Toftsmodells spiegeln korrekt wieder, dass die
Permeabilitdt im Tumor hoher ist als im gesunden Gewebe. Aber der Faktor, um den
sich die Permeabilititen aus dem Toftsmodell unterscheiden, entspricht nicht dem im 2D
Modell. Im 2D Modell war die Permeabilitdt um einen Faktor 2 hoher als im normalen
Gewebe, beim Toftsmodell nur um einen Faktor 1.5.

Fiir den Fall, dass die Kapillarpermeabilitit im 2D Modell fiir gesundes Gewebe bzw.
Tumor auf den Wert 0.3 pm/s bzw. 3 um/s gesetzt wird, ergibt das Toftsmodell Permeabi-
litdtswerte von 0.19 pm/s bzw. 1.39 pum/s. Auch hier werden die Permeabilititsverhéltnisse
der 2D Simulationen fiir gesundes Gewebe und Tumor vom Toftsmodell qualitativ richtig
wiedergegeben, nédmlich: Die Permeabilidt im Tumor ist hoher als in gesundem Gewebe.
Allerdings ist auch hier der Faktor nicht korrekt. Statt um einen Faktor 10, wie in der
2D Simulation, ist die Permeabilitit, die das Toftsmodell im Tumor liefert, nur um einen
Faktor 7.3 gegeniiber der Permeabilitit im gesunden Gewebe erhoht. D.h. das Toftsmo-
dell zeigt zwar an, dass eine Permeabilitdtserh6hung im Tumor vorliegt, allerdings ist der
Faktor, um den die Permeabilitat erhoht ist um 25% verkleinert.

Aus dieser Analyse kann gefolgert werden, dass das Toftsmodell lediglich qualitativ eine
erhohte Kapillarpermeabilitit detektieren kann. Sowohl die absoluten Permeabilifiten als
auch das Verhiltnis von Kapillarpermeabilitdten in Tumor und gesundem Gewebe werden
unterschétzt.
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4.3 Toftsmodell, Gefiflpermeabilitidt und Interstitium

Die tierexperimentellen Untersuchungen aus Abschnitt 2 zeigten neben der Diskrepanz zwi-
schen Toftsmodell und Histologie beim relativen Blutvolumen, auch Inkonsistenzen bei der
Bestimmung des relativen interstitiellen Volumens [5]. Das relative interstitielle Volumen
v, wurde vom Toftsmodell im Tumor etwa um einen Faktor 2 iiberschétzt und im gesun-
den Gewebe etwa um einen Faktor 0.35 unterschéitzt [5]. Hier soll die Hypothese iiberpriift
werden, dass der Kapillarabstand, Kapillarradien und die portse Struktur des Gewebes
Einfluss auf die v.-Bestimmung des Kompartmentmodell haben, welche die beobachteten
Uber- und Unterschiitzungen des interstitiellen Volumens erkléren kann. In Abschnitt 4.2
wurde bereits diskutiert, dass Kapillarabstinde und Kapillarradien einen Einfluss auf die
vom Toftsmodell bestimmten Kapillarpermeabilititen haben. Dort wurden im Tumor bzw.
im gesunden Gewebe v, = 0.97 bzw. v, = 0.99 angesetzt. Bei der Anpassung des Tofts-
modells an die simulierten Signal-Zeit-Kurven wurde im Toftsmodell das entsprechende v,
eingesetzt (also v, = 0.97 im Falle von Tumor bzw. v, = 0.99 im Falle von gesundem Ge-
webe) und als einziger Anpassungsparameter die Permeabilitdt P verwendet. Ferner wurde
dort die Tortuositit A = 1 gesetzt, d.h. es wurde davon ausgegangen, dass es im Simula-
tionsgebiet um die Kapillare keine Zellen gab, sondern nur ein homogenes und isotropes
Medium.

In diesem Abschnitt soll v, als weiterer Anpassungsparameter (neben dem Parameter
P) fiir die Anpassung des Toftsmodells an simulierte Konzentrations-Zeit-Verldufe dienen.
Damit soll iiberpriift werden, wie v, und P vom Toftsmodell vorhergesagt werden, wenn
man beide als frei variierbare Parameter zuldsst. Ferner werden in den Diffusionssimu-
lationen sowohl die Tortuositdt A als auch der Kapillarabstand und der Kapillarradius
variiert. Wie sich schon in Abschnitt 4.2.1 gezeigt hat, haben Kapillarabstand und/oder
Kapillarradius einen Einfluss auf die Bestimmung der Parameter des Toftsmodells. Diese
beiden Groflen unterscheiden sich auch spezifisch fiir gesundes Gewebe und Tumor, wie die
Histologie gezeigt hat (vgl. Abschnitt 4.2).

Unter Variation der Gewebetortuositit, des relativen interstitiellen Volumens sowie
der Permeabilitidt, Radien und Abstédnde der Kapillaren wurde die Ausbreitung von KM
simuliert. An die erhaltenen Konzentrations-Zeit-Kurven wurde anschlieBend das Toftsmo-
dell angepasst mit der Kapillarpermeabilitdt P und dem relativen interstitiellen Volumen
v, als Anpassungparameter. Zur Anpassung wurde die Matlab®-Routine fminsearch ver-
wendet, die auf einem Nelder-Mead Simplex-Verfahren zum Auffinden lokaler Extrema
beruht. Minimiert wurde dabei die Summe der quadratischen Abweichungen zwischen der
Konzentrations-Zeit-Kurve der Diffusionssimulation und des Toftsmodells.

Es wurden folgende Tortuositéten, interstitielle Volumina, sowie Permeabilitéiten, Ra-
dien und Abstédnde untersucht: Die Tortuositéitswerte bildeten mit interstitiellen Volumina
drei Wertepaare: A=1a =1, A=1.6 a =0.2und A = 2.3 a = 0.04. Das erste Wertepaar
entspricht dem Grenzfall, dass die porose Struktur des Gewebes nicht zum tragen kommt.
Das kann etwa der Fall sein, wenn man sich die Umgebung der Kapillaren als ein homogenes
Medium denkt, indem also keine Zellen die Ausbreitung von Kontrastmitteln beeinflussen.
So ein Fall konnte ein Laborexperiment sein, bei dem Kapillaren in ein Agarose-Gel ein-
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gebettet sind. Analog kann der Grenzfall A = 1 und o = 1 auch als Situation beschrieben
werden, bei der die Zellen vollkommen durchléssig fiir das sich ausbreitende Kontrastmittel
ist. Im Fall der tierexperimentellen Vorarbeiten war dies nicht gegeben, denn die Zellen
sind fiir Gd-DTPA undurchléssig. Hier wird der Fall A = 1 und a = 1 nur als Grenzfall
betrachtet, um die Trends bei verschiedenen A und « zu untersuchen. Die beiden anderen
Féalle A\=1.6 « = 0.2 und A = 2.3 @ = 0.04 sind aus der Literatur {ibernommen. Es handelt
sich dabei um Ergebnisse von Messungen der diffusiven Ausbreitung von TMA im Gehirn
von Ratten [15,144]. Das Wertepaar A = 1.6 a = 0.2 entspricht dabei normalem Gewe-
be, wiahrend das Wertepaar A = 2.3 a = 0.04 dem Fall von Gewebe unter ischdmischen
Stress beschreibt. Mit Ischdmie bezeichnet man eine Unterversorgung mit Blut. Solch ein
ischdmischer Stress kann z.B. bei schnell wachsenden Tumoren auftreten, die so schnell
wachsen, dass die Angiogenese nicht nachkommt.

Als Permeabilitaten wurden die Werte 0.03 pum/s, 0.3 pm/s und 3.3 pm/s verwendet.
Dabei ist 0.3 pum/s ein Literaturwert fiir Kapillarpermeabilititen in gesundem Gewebe
[123]. Dieser Wert wurde um eine Grofienordnung nach oben und unten variiert, um die
Tendenz des Einflusses der Kapillarpermeabilitaten auf das Toftsmodell zu untersuchen.
Es wurden zwei Kapillarradien verwendet: 4 pum als typischer Wert fiir Tumorkapillaren
und 12 pum als typischen Wert fiir Kapillaren in gesundem Gewebe. Diese Werte beruhen
auf histologischen Messungen in Tumoren und gesundem Gewebe [5]. Als Kapillarabstdnde
wurden die Werte 30 um, 45 pm, 60 pm, 80 pm, 100 pgm, 125 pm, 150 pgm, 200 pm, 250 pgm
und 300 pm gewihlt. Auch diese Werte orientieren sich an den histologischen Messungen
aus [5].

Fiir all diese Gewebeparameter wird im Folgenden die diffusive KM-Ausbreitung si-
muliert. Dabei wird die KM-Konzentration in den Kapillaren durch dieselbe arterielle
Inputfunktion (AIF) festgelegt, wie im vorigen Abschnitt auch (vgl. Gl. (4.3)). Die Er-
gebnisse werden jeweils fiir die drei verwendeten Kapillarpermeabilitdten vorgestellt. Fiir
eine gegebene Kapillarpermeabilitdt werden dann die Egebnisse fiir die Kapillarradien 4
pm (typisch fiir Tumorgewebe) bzw. 12 pm (typisch fiir gesundes Gewebe) zusammen-
gefasst und zwar fiir die drei Wertekombinationen A = 1 a = 1, A = 1.6 a = 0.2 und
A = 2.3 a = 0.04. Die Ausbreitung von Kontrastmittel wurde jeweils fiir einen Zeitraum
von 600 Sekunden simuliert, was in etwa der Messdauer einer MRT-Untersuchung bei den
tierexperimentellen Vorarbeiten entspricht [5]. Es wurden die mittleren Konzentrationen
fiir das jeweilige Simulationsgebiet nach dem Verfahren berechnet, welches in Abschnitt
4.2 beschrieben ist (vgl. Abbildung 4.6). An die Zeitverldufe dieser mittleren Konzentra-
tionen wurde das Toftsmodell angepasst, wobei die Anpassungsparameter die Kapillar-
permeabilitdt P und das interstitielle Volumen v, waren. Dabei wurden beide Versionen
des PS-limitierten Toftsmodells, die in Abschnitt 1.3.1 besprochen wurden, zur Anpassung
verwendet. Zum einen wurde die Version verwendet, in welcher die KM-Konzentration im
Blut, im Vergleich zur KM-Konzentration im Gewebe, nicht vernachlassigt wird. D.h. der
Term v,C, aus Gl. (1.37) wird nicht vernachléssigt. Zum anderen wurde die Version ver-
wendet, in welcher die KM-Konzentration im Blut, im Vergleich zur KM-Konzentration im
Gewebe, vernachléssigt wird. D.h. der Term v,C, aus Gl. (1.37) wird vernachléssigt. Im
Folgenden wird statt von "dem Fall, bei dem die KM-Konzentration im Blut, im Vergleich
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Abbildung 4.12: Anpassungen fiir 10 GefédBabstinde und den Fall, dass v,C), ver-
nachléssigt wird. Die Punkte stellen den simulierten Konzentrations-Zeit-Verlauf dar, die
durchgezogenen Linien den Konzentrationsverlauf nach dem Toftsmodell. Die zehn Kurven
gehoren, von oben nach unten, zu folgenden Gefaflabstdnden: 30 pm, 45 pm, 60 pm, 80
pm, 100 pm, 125 pm, 150 pm, 200 pgm, 250 gm und 300 pm.

zur KM-Konzentration im Gewebe, nicht vernachléssigt wirdlediglich kurz von ”dem Fall,
bei dem v,C;, nicht vernachléssigt wird”geschrieben. Ensprechendes gilt fiir ”den Fall, bei
dem v,C), vernachléssigt wird”.

der Term v,C,, vernachlissigt wird (Gl. (1.30)) und Zum anderen die Version, die den
Term v,C), beriicksichtigt (Gl. (1.37)).

In den Abbildungen 4.12 und 4.13 sind Anpassungen des Toftsmodells an den Zeit-
verlauf der gemittelten KM-Konzentration fiir die niedrigste Kapillarpermeabilitat (0.03
um/s) gezeigt. Analog zeigen die Abbildungen 4.14 und 4.15 Anpassungen fiir die hochste
Kapillarpermeabilitdt (0.03 pm/s).

Dabei zeigt Abbildung 4.12 insbesondere den Fall, in dem beim Toftsmodell v,C), ver-
nachléssigt wird, wihrend Abbildung 4.13 den Fall zeigt, dass beim Toftsmodell v,C), nicht
vernachléssigt wird. Es sind jeweils zehn Kurven parallel dargestellt, welche zu den zehn
simulierten Gefidabstéinden gehoren. Die jeweils oberste Kurve gehort zum Gefaflabstand
30 pm, die darunter liegende zu 45 pum, die darunter liegende zu 60 pm usw.. Dass die Kurve
fiir 30 pm GefiéBabstand die grofite Amplitude hat, liegt daran, dass sich zwischen den eng
beieinanderliegenden Geféaflen relativ wenig Gewebe interstitielles Volumen zur Verfiigung
steht. Folglich fiillt sich das vorhandene interstitielle Volumen relativ schnell mit KM und
entsprechend hoch steigt auch die Konzentration. Im Falle grofler Gefidabsténde, steht
mehr interstitielles Volumen zwischen den Kapillaren zur Verfiigung, auf welches sich das
KM verteilen kann. Entsprechend langsamer, als bei kleineren Gefaflabstédnden, steigt die
gemittelte Konzentration im Simulationsgebiet. Die gemittelte Konzentration erreicht auch
nicht die Hohe, die sie bei kleineren Gefaflabstinden erreicht.

Dass sich die Kurven in den Abbildungen 4.12 und 4.13 in ihrer Form stark unter-
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Abbildung 4.13: Anpassungen fiir 10 Gefaflabstéinde und den Fall, dass v,C), nicht ver-
nachléssigt wird und damit der Konzentrations-Zeit-Verlauf sowohl von der extravaskuléren
als auch der intravaskuldren Konzentration beeinflusst wird. Die Punkte stellen den simu-
lierten Konzentrations-Zeit-Verlauf dar, die durchgezogenen Linien den Konzentrationsver-
lauf nach dem Toftsmodell.

scheiden zeigt, dass v,C, auf den Verlauf der Konzentrations-Zeit-Kurven einen grofien
Einfluss hat. In Abbildung 4.12 wird v,C),, vernachlassigt. Entsprechend wird nur die KM-
Konzentration ausserhalb der Gefafle im EZR beriicksichtigt. Man sieht ein stetiges An-
wachsen der Konzentration vom Wert null an in Richtung einer Séttigung.

Im Gegensatz dazu wird in Abbildung 4.13 v,C,, nicht vernachléssigt, d.h. sowohl der
Beitrag der KM-Konzentration im EZR als auch der im Blut wird berticksichtigt. Bei den
Kurven fiir die Tortuositdt A\ = 1 scheinen die Konzentrationen nicht bei null anzufan-
gen. Das liegt an der Form der verwendeten AIF, die der in Abbildung 4.3 entspricht. Die
Konzentration springt in den ersten zwei Sekunden auf einen Wert deutlich gréfier null.
Anschlieflend fillt die AIF exponentiell ab, allerdings so langsam, dass der Konzentrati-
onsgradient zwischen Blutgefal und Gewebe immer noch einen Nettofluss in das Gewebe
erzeugt.

Dass bei A = 2.3 der Kurvenverlauf génzlich anders ist, als bei A = 1, liegt daran, dass
hier o nur 0.04 grof§ ist. Dabei ist zu beachten, dass « in der 2D Simulation dem v, des
Toftsmodells entspricht. Da aber nach Gl. (1.36) die KM-Konzentration des EZR mit v,
gewichtet ist spielt die Konzentration des EZR eine viel kleinere Rolle als bei A = 1 und
a = 1. Da das EZR eine sehr viel kleinere Rolle spielt, schldgt der Konzentrationsverlauf
im GefiB, also der AIF, stark durch. Genau das sieht man in den Kurvenverlaufen, welche
den exponentiellen Abfall der AIF wiederspiegeln.

Analog zum Fall der geringsten simulierten Permeabilidt zeigt die Abbildung 4.14 die
Anpassungen fiir die hochste Kapillarpermeabilitidt (3.3 pum/s). Dabei wird der Fall be-
trachtet, dass im Toftsmodell der Term v,C), vernachléssigt wird. Abbildung 4.15 zeigt die
Anpassungen fiir die hochste Kapillarpermeabilitét fiir den Fall, dass im Toftsmodel v,C,
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Abbildung 4.14: Anpassungen fiir 10 GefédBabstinde und den Fall, dass v,C, ver-
nachléssigt wird. Die Punkte stellen den simulierten Konzentrations-Zeit-Verlauf, die
durchgezogenen Linien den Konzentrationsverlauf nach dem Toftsmodell dar.
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Abbildung 4.15: Anpassungen fiir 10 GefdBabstdnde und den Fall, dass v,C), nicht
vernachléssigt wird. Die Punkte stellen den simulierten Konzentrations-Zeit-Verlauf, die
durchgezogenen Linien den Konzentrationsverlauf nach Toftsmodell dar. Die zehn Kurven
gehoren, von oben nach unten, zu folgenden Gefaflabstinden: 30 pm, 45 pm, 60 pm, 80
pm, 100 pm, 125 pm, 150 pm, 200 pgm, 250 gm und 300 pm.

111



4.3. Toftsmodell, GefédBpermeabilitdt und Interstitium

nicht vernachlissigt wird. Man erkennt an den Kurvenverldufen der Abbildungen 4.14 und
4.15, dass nach etwa 100 s ein sogenanntes washout beginnt, also ein Riickfluss von KM aus
dem Gewebe in die Kapillaren. Das washout spiegelt das Abfallen der AIF wieder. Das ist
auch zu erwarten, da hier durch die hundertfach hohere Permeabilitat der Kapillarmem-
bran (P = 3.3 pm), im Vergleich zu den vorherigen Simulationen (mit P = 0.03 pm), die
Reaktion der Gewebekonzentration auf die AIF nicht mehr so stark geddmpft ist.

Es sind zwei Komponenten, die den Verlauf der Konzentrations-Zeit-Kurven beeinflus-
sen: die Kapillarpermeabilitdt und A. Eine hohe Permeabilitdt und ein kleines A\ erhéhen die
Durchléssigkeit des Gewebes und erlauben auch, dass die Gewebekonzentration schneller
dem Verlauf der AIF folgen kann. FEine hohe Permeabilitéit und ein grofies A verhalten sich
dagegen antagonistisch. Zwar sorgt eine hohe Permeabilitiat fiir einen starkeren Ausfluss
von KM aus den Kapillaren in das umgebende Gewebe, aber dort angekommen diffundiert
das KM nur langsam wegen des kleineren effektiven Diffusionskoeffizienten.

Es folgen nun die durch die Anpassung an das Toftsmodell gefundenen Permeabilitéiten
und relativen interstitiellen Volumina, geordnet nach Kapillarpermeabilititen und Kapil-
larradien.

4.3.1 Kapillarpermeabilitit von 0.03 pym/s
Kapillarradius 4 ym

In Abbildung 4.16 oben sind die vom Toftsmodell bestimmten Werte fiir das relative inter-
stitielle Volumen v, und der Permeabilitdt P(Tofts) tiber die GefiaBlabsténde aufgetragen
fiir den Fall, dass v,C), nicht vernachléssigt wird. Zwar liefert das Toftsmodell relativ kon-
stante Werte fiir die verschiedenen A und a Kombinationen, allerdings liegen diese relativ
weit von den tatsdchlichen Werten entfernt. Dies lédsst sich besser veranschaulichen, wenn
die P(Tofts) und v, die vom Toftsmodell vorhergesagt werden, auf die entsprechenden
Werte bezogen werden, die in der 2D Simulation angesetzt wurden (i.e. P(Sim) und «).
Eine solche Normierung auf die vorgegebenen Simulationswerte wird in Abbildung 4.16
unten gezeigt.

Die vom Toftsmodell gelieferten Kapillarpermeabilitdten sind etwa um einen Faktor 0.5
bzw. 0.1 bzw. 0.03 kleiner als der in der 2D Simulation angesetzte Wert von 0.03 pm/s,
je nachdem ob A =1 a =1bzw. A =1.6 a = 0.2 bzw. A = 2.3 a = 0.04 betrugen. Das
gefundene v, weicht ebenfalls von den vorgegebenen Werten ab. Bei A = 1 a = 1 liefert
das Toftsmodell ein v,., das um einen Faktor von ca. 2, bei A = 1.6 a = 0.2 ein v,, das
um einen Faktor von knapp 6 zu grof3 ist. Bei A = 2.3 o = 0.04 liefert das Toftsmodell bei
einem Kapillarabstand von 30 pm ein v., welches um einen Faktor von knapp 2 zu grofl
ist. Diese Uberschiitzung nimmt mit zunehmendem Kapillarabstand ab, um sich dann ab
100 pm auf eine Unterschétzung um einen Faktor von ca. 0.025 einzupegeln.

Die entsprechenden Ergebnisse fiir den Fall, dass v,C,, vernachléssigt wird, finden sich
in Abbildung 4.17. Fiir die Permeabilitdten ergibt sich das gleiche Bild wie im Falle des
nicht vernachléssigten v,C),. Allerdings &8t sich {iber den Verlauf von v, wenig Systemati-
sches sagen, aufler, dass er im Prinzip ebenfalls eine Tendenz zu konstanten Werten zeigt.
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Im Groben liefert der Suchalgorithmus meist ein v,, das dem korrekten Wert enspricht, also
verlbeid=1a=1 v.~0.2bei A=1.6 a=0.2, v, ~0.04 bei A =23 a =0.04). Die
sprunghaften Verdnderungen sind auf Probleme bei der Anpassung zuriickzufiihren. Die
Anpassung bei der hier verwendeten Permeabilitdt von 0.03 pm/s, zeigte sich sehr emp-
findlich gegeniiber moderaten Anderungen des Verlaufs der simulierten Konzentrations-
Zeit-Kurven (aufgrund der Variation der Kapillarabstédnde). Dementsprechend zeigten die
Anpassungparameter bei unterschiedlichen Kapillarabstdnden stark schwankende Werten.
Wenn im Toftsmodell v,C), beriicksichtigte wurde, stabilisierte dies die Ergebnisse. Die
ve in Abbildung 4.17 sind nicht Ausdruck eines physiologischen Zusammenhangs, son-
dern ein Zeichen fiir die Begrenztheit des Toftsmodell sich an die entsprechende simulierte
Konzentrations-Zeit-Kurve anpassen zu lassen.

Kapillarradius 12 ym

Fithrt man die Simulationen und Anpassungsprozeduren fiir den Fall durch, dass die Ka-
pillarradien 12 pm entsprechen, was typisch fiir Kapillaren in gesundem Gewebe ist, dann
ergeben sich die Permeabilitdten und v, geméfl Abbildung 4.18 oben. Dabei wurde v,C,
nicht vernachléssigt. Die entsprechende normierte Darstellung zeigt Abbildung 4.18 unten.
Im Unterschied zu den Kapillaren mit kleinen Radien sind hier die Kapillarpermeabilitédten
bei A = 1 mindestens um den Faktor von knapp 1.5 iiberschéitzt. Bei A = 1.6 und A = 2.3
wird die Kapillarpermeabilitdt etwa um den Faktor 0.3 bzw. 0.06 unterschétzt.

Die v, werden nur fiir Kapillarabstdnde von 30 pm richtig vorhergesagt, steigen dann
aber bei A = 1 und A = 1.6 mit wachsendem Kapillarabstand stark an. Dabei kommt es bei
A = 1 zu unphysiologischen Werten von v,, ndmlich v, > 1. Bei A = 2.3 wird v, zunéchst
leicht iiberschétzt, um dann mit wachsenden Kapillarabstdnden zunehmend unterschétzt
zu werden.

Die entsprechenden Ergebnisse fiir den Fall, dass v,C,, vernachléssigt wird, finden sich
in Abbildung 4.19. Wahrend sich bei der Permeabilitéit im Vergleich zur Beriicksichtigung
von v,C;, nichts éndert, sieht man fiir v,, dass die Falle A = 1.6 und A = 2.3 ihre Rollen
tauschen. In Abbildung 4.19 unten ist die entsprechende normierte Abbildung dargestellt.
Auch hier sieht man, wie bei Abbildung 4.17, sprunghafte Kurvenverldufe, die auf Probleme
beim Anpassen des Toftsmodells zuriickzufiihren sind.
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Abbildung 4.16: Oben: Die vom Toftsmodell vorhergesagten Werte fiir Permeabilitét
P(Tofts) und relatives interstitielles Volumen v. in Abhéngigkeit vom Kapillarabstand.
Unten: Normierung der vom Toftsmodell gelieferten Werte P(Tofts) und v, auf die ent-
sprechenden Werte, die in der 2D Simulation angesetzt wurden (P(Sim) und «). Die in
der 2D Simulation angesetzten Werte sind dabei die Kapillarpermeabilitdt P(Sim)=0.03
pm/s und der Kapillarradius mit 4 gm. In diesem Fall wird beim Toftsmodell v,C, nicht
vernachléssigt.

4.3.2 Kapillarpermeabilitidt von 0.3 ym/s
Kapillarradius 4 pym

In Abbildung 4.20 sind die vom Toftsmodell vorhergesagten interstitiellen Volumina (v,),
Kapillarpermeabilitdten (P(Tofts)) sowie die entsprechenden normierten Werte als Funkti-
on des Kapillarabstandes aufgetragen. Hierbei wurde v,C,, nicht vernachléssigt. Das Tofts-
modell weicht immer deutlich von diesem Wert ab. Die Permeabilitidt wird deutlich un-
terschétzt und das umso stérker, je grofler die Tortuositdt A ist. In der normierten Dar-
stellung (Abbildung 4.20 unten) zeigt sich, dass das Toftsmodell bei A = 1 die Kapillar-
permeabilitidt um eine Faktor von ca. 0.5 unterschétzt. Bei A = 1.6 wird die Permeabilitét
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Abbildung 4.17: Oben: Die vom Toftsmodell vorhergesagten Werte fiir Permeabilitéit
P(Tofts) und relatives interstitielles Volumen v. in Abhéngigkeit vom Kapillarabstand.
Unten: Normierung der vom Toftsmodell gelieferten Werte P(Tofts) und v, auf die ent-
sprechenden Werte, die in der 2D Simulation angesetzt wurden (P(Sim) und «). Die in der
2D Simulation angesetzten Werte sind dabei die Kapillarpermeabilitat P(Sim)=0.03 pm/s
und der Kapillarradius mit 4 gm. In diesem Fall wird beim Toftsmodell v,C), vernachléssigt.

um einen Faktor von ca. 0.1 und bei A = 2.3 um einen Faktor von ca. 0.02 unterschétzt.
Die v, werden fiir kleine Kapillarabsténde richtig vorhergesagt. Allerdings werden die v,
mit zunehmendem Kapillarabstand immer stérker iiberschétzt und das umso stérker, je
kleiner das A ist. Fiir realistische Werte wie A = 1.6 und einen passenden Kapillarabstand
von 60 pm ergibt sich lediglich eine Uberschitzung um den Faktor 1.02. Fiir den Fall, dass
v,C, vernachléssigt wird, zeigen sich keine Unterschiede zur Abbildung 4.20. Somit ist in
diesem Fall der Einfluss von v,C), vernachlassigbar.
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Abbildung 4.18: Oben: Die vom Toftsmodell vorhergesagten Werte fiir Permeabilitét
P(Tofts) und relatives interstitielles Volumen v, in Abhéngigkeit vom Kapillarabstand.
Unten: Normierung der vom Toftsmodell gelieferten Werte P(Tofts) und v, auf die ent-
sprechenden Werte, die in der 2D Simulation angesetzt wurden (P(Sim) und «). Die in
der 2D Simulation angesetzten Werte sind dabei die Kapillarpermeabilitdt P(Sim)=0.03
pm/s und der Kapillarradius mit 12 ym. In diesem Fall wird beim Toftsmodell v,C), nicht
vernachléssigt.
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Abbildung 4.19: Oben: Die vom Toftsmodell vorhergesagten Werte fiir Permeabilitét
P(Tofts) und relatives interstitielles Volumen v. in Abhéngigkeit vom Kapillarabstand.
Unten: Normierung der vom Toftsmodell gelieferten Werte P(Tofts) und v, auf die ent-
sprechenden Werte, die in der 2D Simulation angesetzt wurden (P(Sim) und «). Die in
der 2D Simulation angesetzten Werte sind dabei die Kapillarpermeabilitdt P(Sim)=0.03
pm/s und der Kapillarradius mit 12 gm. In diesem Fall wird beim Toftsmodell v,C,, ver-
nachléssigt.

Kapillarradius 12 pym

Auch in diesem Fall fiihrt die Vernachléssigung von v,C), zu denselben Ergebnissen bzgl. der
Vorhersagen der Permeabilititen und relativen interstitiellen Volumina durch das Tofts-
modell. Also auch in diesem Fall ist v,C,, vernachléssigbar. Fiihrt man die Simulationen
und Anpassungsprozeduren fiir einen Kapillarradius von 12 pgm durch, dann ergeben sich
P(Tofts) und v, sowie die entsprechenden normierten Werte gemif3 Abbildung 4.21. Die Ka-
pillarpermeabilitdten bei A = 1 sind mindestens um einen Faktor von etwa 1.5 iiberschétzt.
Bei A = 1.6 und A = 2.3 wird die Kapillarpermeabilitidt etwa um den Faktor 0.3 bzw.
0.06 unterschétzt. Die v, werden nur fiir kleine Kapillarabstdnde richtig angegeben und
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Abbildung 4.20: Oben: Die vom Toftsmodell vorhergesagten Werte fiir Permeabilitét
P(Tofts) und relatives interstitielles Volumen v, in Abhéngigkeit vom Kapillarabstand.
Unten: Normierung der vom Toftsmodell gelieferten Werte P(Tofts) und v, auf die ent-
sprechenden Werte, die in der 2D Simulation angesetzt wurden (P(Sim) und «). Die in der
2D Simulation angesetzten Werte sind dabei die Kapillarpermeabilitat P(Sim)=0.3 pm/s
und der Kapillarradius mit 4 um. Die Kurvenverldufe zeigen denselben Verlauf, unabhéngig
davon, ob im Toftsmodell v,C,, vernachléssigt wird oder nicht.
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wachsen leicht mit zunehmendem Kapillarabstand. Am stéirksten ist die Abhéangigkeit der
v.-Uberschitzung vom Kapillarabstand bei A = 1 und A = 1.6 und wird mit wachsendem
A schwicher. Fiir realistische Werte wie A = 1.6 und einem Kapillarabstand von 200 pm
ergibt sich lediglich eine Uberschiitzung um den Faktor 1.098. Dabei ergeben sich bei A = 1
unphysiologische v.-Werte grofler als 1.
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Abbildung 4.21: Oben: Die vom Toftsmodell vorhergesagten Werte fiir Permeabilitét
P(Tofts) und relatives interstitielles Volumen v, in Abhéingigkeit vom Kapillarabstand.
Unten: Normierung der vom Toftsmodell gelieferten Werte P(Tofts) und v, auf die ent-
sprechenden Werte, die in der 2D Simulation angesetzt wurden (P(Sim) und «). Die in
der 2D Simulation angesetzten Werte sind dabei die Kapillarpermeabilitédt P(Sim)=0.3
pm/s und der Kapillarradius mit 12 pm. Die Kurvenverldufe zeigen denselben Verlauf,
unabhéngig davon, ob im Toftsmodell v,C), vernachléassigt wird oder nicht.
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4.3.3 Kapillarpermeabilitidt von 3.3 ym/s
Kapillarradius 4 pym

Die in der Simulation angesetzte Kapillarpermeabilitiat betrug hier 3.3 um/s. In Abbildung
4.22 sind die vom Toftsmodell vorhergesagten Kapillarpermeabilitdten und v, als Funktion
des Kapillarabstandes aufgetragen. Wie schon bei der vorigen Permeabilitidt von 0.3 pm/s
sind auch hier die Ergebnisse unabhingig davon, ob v,C, im Toftsmodell beriicksichtigt
wird oder nicht. Das Toftsmodell unterschéitzt den in der Simulation angesetzten Permea-
bilitatswert von 3.3 pum/s deutlich und das umso stérker, je grofiler die Tortuositiat A ist.
In Abbildung 4.22 ist dazu die normierte Darstellung der Permeabilitdten und relativen
interstitiellen Volumina dargestellt. Bei A = 1 unterschétzt das Toftsmodell die Permea-
bilitdt um einen Faktor von gut 0.4, bei A = 1.6 um einen Faktor 0.078 und bei A = 2.3
um einen Faktor 0.012. Die v, werden fiir kleine Kapillarabsténde bis 100 pum relativ gut
vorhergesagt (also v, = 1 bei A =1a =1,v, = 0.2 bei A = 1.6 « = 0.2, v, = 0.04 bei
A = 2.3 o = 0.04). Allerdings erkennt man bei A = 1 eine Tendenz v, mit wachsenden
Kapillarabsténden zu iiberschiitzen. Die vom Kapillarabstand abhingige v.-Uberschiitzung
war fiir P = 0.3 pm/s (Abbildung 4.20 unten rechts) viel deutlicher ausgeprégt. Bei A = 1
kommt es mit wachsendem Kapillarabstand nur zu einer sehr leichten v,-Uberschétzung,
die sich aber mit weiter wachsenden Kapillarabsténden in Richtung einer Unterschéitzung

bewegt. Bei A = 2.3 wird v, mit wachsendem Kapillarabstand zunehmend unterschétzt.
Kapillarradius 12 pym

Fiithrt man die Simulationen und Anpassungsprozeduren fiir einen Kapillarradius von 12
pm durch, ergeben sich die Permeabilitdten und v, sowie die entsprechenden normier-
ten Werte geméfl Abbildung 4.23. Zunéchst wurde v,C), nicht vernachléssigt. Die Ver-
nachlédssigung von v, C,, fiihrt allerdings zu denselben Ergebnissen. Also ist auch in diesem
Fall v,C, vernachlassigbar. Das Toftsmodell weicht wieder deutlich von den tatséchlichen
Werten P(Sim) und « ab. Die Permeabilitdt wird umso stérker unterschéitzt, je groBer die
Tortuositat A ist. Die Kapillarpermeabilitdten bei A = 1 sind um einen Faktor von ca. 1.3
iiberschéitzt. Bei A = 1.6 und A = 2.3 wird die Kapillarpermeabilitdt etwa um den Faktor
0.3 bzw. 0.06 unterschitzt. Die v, verhalten sich tendenziell wie im vorigen Abschnitt (vgl.
Abbildung 4.22). Allerdings ist die leichte Uberschitzung von v, mit wachsenden Kapil-
larradien bei A = 1 hier noch schwécher. Bei A = 1.6 ist bei groflien Kapillarabstéinden
eine leichte Unterschéitzung von v, vorhanden. Fiir A = 2.3 &ndert sich praktisch nichts.
Bei einem Kapillarabstand von 300 pum unterschétzt das Toftsmodell v, maximal um eine
Faktor von etwa 0.9 (bei A = 2.3).

Mangelnde Sensitivitit des Toftsmodells bzgl. v,

Obwohl die Kurven des Toftsmodells sich relativ gut an die simulierten Konzentrations-
Zeit-Kurven anpassen lieen, war bei der niedrigsten Permeabilitdt (0.03 pm/s) die An-
passungen sehr empfindlich gegen Anderungen der Anfangsschitzwerte von v, und P, die
dem Optimierungsalgorithmus fminsearch in Matlab® iibergeben wurden. Um dies genau-
er zu untersuchen wurde die mittlere quadratische Abweichung (MQA) des Toftsmodells
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Abbildung 4.22: Oben: Die vom Toftsmodell vorhergesagten Werte fiir Permeabilitét
P(Tofts) und relatives interstitielles Volumen v. in Abhéngigkeit vom Kapillarabstand.
Unten: Normierung der vom Toftsmodell gelieferten Werte P(Tofts) und v, auf die ent-
sprechenden Werte, die in der 2D Simulation angesetzt wurden (P(Sim) und «). Die in der
2D Simulation angesetzten Werte sind dabei die Kapillarpermeabilitat P(Sim)=3.3 pm/s
und der Kapillarradius mit 4 ym. Die Kurvenverldaufe zeigen denselben Verlauf, unabhéngig
davon, ob im Toftsmodell v,C), vernachléssigt wird oder nicht.

gegeniiber der simulierten Konzentrations-Zeit-Kurve fiir verschiedene Wertepaare von v,
und P bestimmt. Die MQA ist dabei so definiert:

N 2
MQA = % Z(Cg(tz’) - C2D(tz')> : (4.5)

i=1
Die MQA wurde iiber N = 14 Zeitpunkte bestimmt. Dabei ist Cy(¢;) die KM-Konzentration
im Gewebekompartment des Toftsmodell zum Zeitpunkt ¢; und Csp(¢;) die entsprechende
gemittelte Gewebekonzentration im 2D Modell. Die Abbildung 4.3.3 zeigt zwei MQA-
Reliefs fiir die Kapillarabsténde 30 pm und 200 pgm. Die iibrigen Parameter sind fiir beide
Reliefs A = 1.6, @« = 0.2 und es wurde ein Kapillarradius von 4 pum verwendet. Man
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Abbildung 4.23: Oben: Die vom Toftsmodell vorhergesagten Werte fiir Permeabilitét
P(Tofts) und ralatives interstitielles Volumen v, in Abhéngigkeit vom Kapillarabstand.
Unten: Normierung auf die tasdchlichen Werten, die in der Simulation fiir Permeabilitiit,
P(Sim), und relatives interstitielles Volumen, «, angesetzt wurden. Die tatséchliche Kapil-
larpermeabilitat betrégt P(Sim)=3.3 pm/s, der Kapillarradius 12 gm und v,C), wird nicht
vernachléssigt.

erkennt bei 30 pum, dass, soweit der Parameterraum dargestellt ist, ein absolutes Minimum
existiert. Hier ist es fiir einen Suchalgorithmus einfach durch die Minimierung der MQA
Werte fiir die Permeabilidt und v, zu bestimmen. Allerdings ist diese Situation nur fiir
kleine Kapillarabstinde gegeben. Bei grofleren Kapillarabstdnden ergibt sich ein MQA-
Relief, welches dem Suchalgorithmus keine senstitive Bestimmung von v, mehr erlaubt. Bei
Kapillarabstdnden von 200 pm ist es fiir einen Suchalgorithmus schwerer ein eindeutiges
Minimum zu finden, da das MQA-Relief ein flaches Tal parallel zur v.-Achse aufweist.
D.h. abhéngig davon, wie fein man die Abbruchbedingung fiir den Suchalgorithmus wéhlt
kann ein weiter Bereich von v.-Werten als Minimum des MQA-Relief angenommen werden.
Wenn das Toftsmodell also auf Gewebe mit grofien Kapillarabsténden angewendet wird,
so kann es an Sensitivitdt bzgl. der v.-Bestimmung verlieren.
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Abbildung 4.24: Links: Die mittlere quadratische Abweichung (MQA) fiir einen kleinen
Kapillarabstand (Kap-Abst) von 30 pum weist ein deutlich ausgeprégtes absolutes Minimum
auf. Rechts: Die mittlere quadratische Abweichung fiir einen grofien Kapillarabstand von
200 pm weist ein flaches Tal parallel zur v.-Achse auf. Dies deutet auf eine Insensitivitét
des Toftsmodells bzgl. der Bestimmung von v, hin.

Vor der Diskussion der Simulationsergebnisse, soll jetzt etwas iiber die Auswahl der ver-
wendeten Simulationsparameter und die Limitationen der 2D Simulation gesagt werden.
Bei der sich anschlieBenden Diskussion der Simulationsergebnisse wird zunéchst der Ein-
fluss der simulierten Gewebeparameter auf die Bestimmung der Permeabilitdten durch das
Toftsmodell betrachtet. Danach folgt eine entsprechende Diskussion bzgl. der Bestimmung
von v,. Dabei wird vor allem von Interesse sein, ob und in wie weit die Simulationsergeb-
nisse die Hypothese zur Diskrepanz beim relativen interstitiellen Volumen (vgl. Abschnitt
2.6) bestatigen oder widerlegen.

Zur Auswahl der Simulationsparameter: In der Diffusionssimulation wurden drei
verschiedene Tortuositaten verwendet: A\ = 1, A = 1.6 und A\ = 2.3. Dabei stellt A\ = 1
den Extremfall dar, dass es um die Kapillare herum kein poroses, sondern ein homogenes
isotropes Medium gibt. Bei A\ = 1.6 handelt es sich um einen Wert der in gesundem
Gewebe im Gehirn gemessen wurde [15]. Der Wert A = 2.3 wurde in Hirngewebe gemessen,
welches unter Blutunterversorgung litt [23]. Die entsprechenden Werte von A und « fiir
Prostatagewebe sind unbekannt. Die Methoden zur Messung von A und « sind auf die
Prostata iibertragbar. Bisher wurde von keinen derartigen Messungen in der Literatur
berichtet, so dass in Ermangelung anderer Alternativen die Werte fiir Hirngewebe angesetzt
wurden®.

Fiir die Kapillarabstdnde wurden die Werte 30 pm, 45 pm, 60 pgm, 80 pm, 100 pm,
125 pm, 150 pm, 200 pm, 250 gm und 300 pm angesetzt. Diese Werte wurden gewéhlt, da
histologische Untersuchungen ergeben haben, dass der mittlere Kapillarabstand in Tumor

*Eine Rechtfertigung dieses Vorgehens wurde in Abschnitt 1.1.2 gegeben
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ca. 57 pm und in gesundem Gewebe ca. 214 pm betrdgt [5]. Damit beriicksichtigen die
gewihlten Kapillarabsténde sowohl die Werte in gesundem Gewebe wie auch im Tumor.

SchliefSlich wurden zwei Kapillarradien benutzt: einmal 4 gm und einmal 12 ym. Diese
Werte orientieren sich ebenfalls an histologischen Untersuchungsergebnissen. Sie ergaben
fiir Kapillarradien im Tumor 3.02 pgm und im gesundem Gewebe 8.7 pum [5].

Die Limitation der 2D Simulation: Die grofite Limitation der verwendeten Si-
mulation liegt sicher in der Beschrinkung auf zwei Raumdimensionen. Zudem wird von
einer periodischen Kapillarveteilung ausgegangen mit iiberall gleichen Kapillarradien und
-abstdnden. Dies stellt selbstversténdlich eine starke Vereinfachung der tatséchlichen Ver-
héltnisse im realen Gewebe dar. Allerdings sind auch die zur Verfiigung stehenden histolo-
gischen Daten ihrer Natur nach nur zweidimensional. Es wére somit auch nicht sinnvoll ein
3D Modell zu entwickeln, fiir das man keine 3D Information besitzt. Ein weiteres Problem
bei der 2D Simulation ist, dass die dort eingesetzten Parameter zum Teil nicht rattenpro-
stataspezifisch sind. Fiir die Werte von A und « standen nur Werte von Rattenhirnen zur
Verfiigung. Auch was die Kapillarpermeabilitdt von gesunden Kapillaren angeht, waren
in der Literatur lediglich Werte fiir Kapillaren im Bauchfell von Froschen und Ratten zu
finden.

Zum Einfluss der Simulationsparameter auf die Bestimmung der Permeabi-
litat via Toftsmodell: Die Zusammenschau der Ergebnisse zeigt, dass das PS-limitierte
Toftsmodell die Permeabilitit fiir kleine Kapillarradien (r = 4 pm) immer unterschétzt
und zwar immer um ungefihr denselben Faktor, unabhéngig von der in der 2D Simulation
angesetzten Kapillarpermeabilitdt. Die Unterschidtzung ist im (unrealistischen Grenz-)Fall
A = 1 noch am kleinsten, ndmlich um einen Faktor von ca. 0.5. Bei dem realistischen Fall
von A = 1.6 liegt eine Unterschitzung um einen Faktor von etwa 0.1 vor und bei A = 2.3
wird die Kapillarpermeabilitdt um einen Faktor von etwa 0.06 unterschétzt.

Fiir groBe Kapillarradien (r = 12 pm) héngt es von der Tortuositdt und der Porositét
des simulierten Gewebes ab, ob die Permeabilitéit iiber- oder unterschéitzt wird. Im Fall von
A =1 a =1 iiberschitzt das Toftsmodell die Kapillarpermeabilitidt. Je nach Kapillarper-
mebilitdt und Kapillarabstand wird die Permeabilitit um einen Faktor zwischen 1.3 und
2.5 iiberschétzt. In den Fallen A = 1.6 a = 0.2 und A = 2.3 a = 0.04 werden die Permea-
bilitdten unterschitzt. Wie bei Kapillarradien von r = 4 pm ist auch hier der Faktor, um
den die Permeabilitdten unterschétzt werden, unabhéngig von den in der 2D Simulation
angesetzten Kapillarpermeabilitdten. Bei A = 1.6 a = 0.2 wird die Permeabilitdt um einen
Faktor von etwa 0.4, bei A = 2.3 @ = 0.04 um einen Faktor von etwa 0.1 unterschétzt.

In realen Gewebe ist die Tortuositdt A immer grofler als 1 und die Porositit o im-
mer kleiner als 1, so dass die Uberschitzung der Permeabilitit durch das Toftsmodell
bei Untersuchungen in der Praxis nicht auftreten wird, sondern nur die Unterschétzung.
Man kann also aus den Simulationsergebnissen folgern, dass das Toftsmodell in der Praxis
die Kapillarpermeabilititen immer unterschétzt, unabhingig von Kapillarpermeabilitét,
Kapillarradius, A oder «. Allerdings beinflussen vor allem A und « die Stérke der Un-
terschiatzung. Je grofler A (und damit je kleiner «), desto stirker ist die Unterschitzung.
Fiir die Praxis bedeutet dies, dass bei ischamischen Zustinden im Gewebe (also z.B. in
einem schnell wachsenden Tumor) das Toftsmodell die Permeabilitit der Kapillaren stérker
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unterschétzt als in gesundem Gewebe.

Zum Einfluss der Simulationsparameter auf die Bestimmung der relativen
interstitiellen Volumina via Toftsmodell Die Ergebnisse der relativen interstitiel-
len Volumina lassen sich nicht einfach zusammenfassen, da es eine grofie Variabilitit in
den Resultaten gibt, die wesentlich von Kapillarpermeabilidt, Kapillarabstand, Tortuo-
sitdt und Porositdt abhédngen. Man kann zusammenfassend sagen, dass das v, durch das
Toftsmodell bei niedrigen (0.03 pm/s) und mittleren (0.3 pm/s) Kapillarpermeabilitdten
meistens iiberschétzt wird, wihrend es bei hohen (3.3 pm/s) meistens unterschitzt wird.
Die Uber- und Unterschitzungen nehmen dabei mit zunehmendem Kapillarabstand in der
Regel iiberproportional zu bzw. ab.

Dieser allgemeinen Zusammenfassung der Simulationsergebnisse muss eine detaillierte-
re und differenziertere Betrachtung an die Seite gestellt werden. Dabei ist ein besonderes
Augenmerk auf die experimentell gefundenen Diskrepanzen zwischen der v.-Bestimmung
mittels MRT bzw. Histologie zu legen. Die Diskrepanzen waren dergestalt, dass v, vom
Toftsmodell im Tumor etwa um einen Faktor 2 {iberschétzt und im gesunden Gewebe etwa
um einen Faktor 0.35 unterschitzt wurde. Ferner ergab die Histologie, dass im betrachte-
ten Prostatatumor die Kapillaren kleinere Radien (r = 3.02 um) und kleinere Absténde
(57 pum) voneinander aufweisen, als dies im gesunden Prostatagewebe der Fall ist (Kapil-
larradien = 8.7 pm und Kapillarabstand 214 pm). Dies fiithrte zu der in Abschnitt 2.6
aufgestellten Hypothese, dass die Unterschiede in den Kapillarradien und -abstéinden die
experimentell gefundenen Uber- bzw. Unterschitzungen bei der v,-Bestimmung durch das
Toftsmodell verursachen. In diesem Zusammenhang wird im Folgenden zunéchst diskutiert
werden, inwiefern die Simulationsergebnisse die experimentell gefundene v,-Uberschétzung
des Toftsmodells im Tumor um den Faktor 2 erkldren kann (Fall i). AnschlieBend folgt
eine analoge Betrachtung zur experimentell gefundenen v.-Unterschitzung um den Faktor
0.35 in gesundem Gewebe (Fall ii).

4.3.4 Diskussion

Zu Fall i: Die Kapillaren in den hier betrachteten Tumoren haben kleinere Radien und
kleinere Absténde untereinander als die Kapillaren im gesunden Gewebe. Betrachtet man
die entsprechenden Ergebnisse der Simulationen fiir Kapillarradien von 4 um und Kapilla-
rabsténde von 30 bis 70 ym, so findet man tatsiichlich v.-Uberschiitzungen, iiberraschender-
weise aber nur im Falle geringer Kapillarpermeabilitéiten von 0.03 pm/s (Abbildungen 4.16
rechts und 4.17 rechts). Insbesondere fiir den Fall, dass v,C), nicht vernachléssigt wird (Ab-
bildung 4.16), zeigt sich bei kleinen Kapillarabstéinden von 30 pm eine v.-Uberschitzung
um einen Faktor von knapp 2 (bei A = 1 @ = 1 und A = 2.3 = 0.04), wobei im
Falle von A = 2.3 o = 0.04 die Uberschiitzung mit wachsenden Kapillarabstéinden ab-
nimmt. Fiir A = 1.6 « = 0.2 wird v, sogar um einen Faktor von ca. 6 iiberschétzt. Diese
Uberschitzungsfaktoren sind von der gleichen Gréfienordnung wie die tatséichlich gemes-
sene Uberschétzung.

Damit ist die Hypothese, dass die Kapillarabsténde die v.-Bestimmung via Toftsmodell
entscheidend beeinflussen, bestétigt. Zumindest qualitativ wurde damit auch gezeigt, dass
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die experimentell gefundene Uberschétzung von v, im Tumorgewebe um den Faktor 2 durch
eine Kombination dort vorliegender kleiner Kapillarabstdnden und kleiner Kapillarradien
verursacht werden kann. Diese Abhiingigkeit der Uberschitzung von den Kapillarabstanden
und -radien ist vor allem dann gegeben, wenn im betrachteten Gewebe die Tortuositéit hoch
bzw. die Pordsitédt niedrig ist. Hier muss aber auch kritisch angemerkt werden, dass die Si-
mulation eine Uberschiitzung von v, bei kleinen Kapillarradien und Kapillarabstéinden nur
dann vorhersagt, wenn die Kapillarpermeabilitidt in der Simulation auf 0.03 pm/s gesetzt
wurde. Dieser Permeabilitdtswert ist iiberraschend niedrig. Was eine hohe bzw. eine nied-
rige Kapillarpermeabilitéit bedeutet, wird hier durch den Bezugswert 0.3 pm/s bestimmt.
Dies war die experimentell gemessene Kapillarpermebilitét [123] fiir eine niedermolekulare
Substanz mit vergleichbarem Molekulargewicht wie das Kontrastmittel, welches im Rah-
men der tierexperimentellen Arbeiten benutzt wurde. Permeabilititen deutlich kleiner als
0.3 um/s werden hier also als niedrige Permeabilitdten bezeichnet und deutlich grofere als
hohe Permeabilitéten.

Dass also die experimentelle v.-Uberschiitzung im Tumor durch die Simulation fiir die
histologisch bestimmten Kapillarabstédnde und -radien nur bei einer Kapillarpermeabilitét
von 0.03 pum/s reproduziert werden konnte, war iiberraschend, weil 0.3 um/s als die norma-
le Kapillarpermeabilitidt angesetzt wurde. Weil bei Tumorkapillaren tendenziell mit einer
erhohten Permeabilitidt zu rechnen ist (vgl. Abschnitt 4.1.1), war erwartet worden, dass die
Simulation eine v.-Uberschitzung bei Kapillarpermeabilititen grofer als 0.3 pm/s repro-
duzieren wiirde. Dass dies nun aber bei der relativ niedrigen Permeabilitét von 0.03 pm/s
geschieht, kann darauf hinweisen, dass die Kapillarpermeabilitéiten im Rattenprostata deut-
lich niedriger sind als die in [123] gemessenen 0.3 pm/s. Eine griindliche Literaturrecherche
ergab, dass vereinzelt deutlich niedrigere Kapillarpermeabilitéiten, als 0.3 pm/s gemessen
wurden. So ergaben Messungen in der Muskulatur von Hasen eine Kapillarpermeabilitéit
von 0.060 + 0.007 pm/s [131]. Ferner wurden bei Kapillaren in unterschiedlichen, jeweils
gesunden Geweben Permeabilitdten fiir dieselbe Substanz zwischen 0.0027 pm/s und 6.7
pum/s gemessen [11], allerding ist dabei die kleinste Permeabilitét im Gehirn gemessen wor-
den. Dort ist Aufgrund des Vorhandenseins der Blut-Hirn-Schranke die Permeabilitidt von
Kapillaren prinzipiell iiberdurchschnittlich niedrig.

In der Literatur finden sich keine Messungen zu Kapillarpermeabilitdten in der Rat-
tenprostata, so dass die Frage nach einem tatséchlichen Wert hier unbeantwortet bleibt.
Der hier verwendete Permeabilitidtswert aus [123] wurde bei Kapillaren des Mesenteriums
(Bauchfells) von Froschen gemessen, wobei der angegebene Messwert 0.34 £+ 0.14 pm/s
betrug. Dieser Wert wurde durch eine andere Arbeit bestétigt, die fiir Kapillaren des
Mesenteriums von Froschen bzw. Ratten Permeabilitatswerte von 0.36 + 0.07 um/s bzw.
0.574+0.14 pm/s [139] gemessen hat. Hier ist interessant, dass die normale Kapillarpermea-
bilitdt im Bauchfell der Ratte sogar noch hoher als der in dieser Arbeit zugrunde gelegte
Wert von 0.3 pm/s. Allerdings bleibt eine grofie Unbekannte die Kapillarpermeabilitét in
der Rattenprostata.

Zu Fall ii: Die Kapillaren im normalen Prostatagewebe sind durch groflere Kapillar-
radien und groflere Kapillarabstdnde charakterisiert als sie in Tumorgewebe vorliegen. Be-
trachtet man die entsprechenden Ergebnisse der Simulationen fiir Kapillarradien von 12 ym
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und Kapillarabstéande von 200 bis 300 pum, so findet man tatséchlich v.-Unterschéitzungen
jedoch nur bei einer Permeabilitéit von 3.3 pm/s (Abbildung 4.23). Eine signifikante Un-
terschitzung liegt nur im Fall von A = 2.3 a = 0.04 und einem Kapillarabstand von 300
pm vor. Dann wird v, um einen Faktor von knapp 0.9 unterschétzt. Diese Unterschétzung
von 10% ist nicht so stark wie die gemessene von 65% (also um den Faktor 0.35). Bei den
anderen Werten von A und « sind die Unterschéitzungen vernachléssighbar. Aber prinzipi-
ell konnte hier gezeigt werden, dass Gewebetortuositit und Pordsitdt einen bedeutenden
Einfluss auf die Bestimmung von v, haben.

Allerdings werden diese grundlegenden morphologischen Parameter bei der Anwendung
von Kompartmentmodellen in der Regel ebensowenig beriicksichtigt wie Kapillarradien
oder Kapillarabsténde. Hier muss allerdings noch einmal daran erinnert werden, dass die in
den Simulationen verwendeten Werte fiir A und a aus Messungen an Hirngewebe stammen
und fiir Prostatagewebe davon abweichende Werte fiir A und « gelten kénnten. Im Rahmen
der tierexperimentellen Vorarbeiten konnte in der Rattenprostata ein o von 0.1 gemessen
werden (vgl. Abschnitt 1.1.2 und [5]). Werte von A fiir (Ratten-)Prostatae wurden bei den
tierexperimentellen Vorarbeiten nicht bestimmt und sind bisher auch nicht in der Litaratur
beschrieben worden. Dass in den tierexperimentellen Vorarbeiten a aber nicht A bestimmt
wurden, liegt daran, dass bei der Durchfithrung der tierexperimentellen Untersuchungen
der Parameter A\ iiberhaupt nicht betrachtet wurde. Die histologischen Praparate sind
in einer Weise hergestellt worden, die sie fiir eine Messung von A ungeeignet machen.
Erst spéter, bei der Entwicklung der Diffusionssimulation, wurde klar, dass die porose
Natur des Gewebes beriicksichtigt werden muss, was iiber den Parameter A geschieht. In
Ermangelung prostataspezifischer Werte fiir A wurden in dieser Arbeit die in der Literatur
zu findenden Werte gewihlt und dies waren Werte fiir Hirngewebe. Aber selbst, wenn der
Wert von A in Prostatagewebe deutlich anders ist als im Gehirn, so ist hier auf jeden Fall
gezeigt worden, dass A und « einen bedeutenden Einfluss haben und sie fiir die gemessenen
Kapillarabstdnde und -radien in gesundem Gewebe zu einer Unterschétzung bei der v,-
Bestimmung fiithren kénnen.

Es kann also abhéngig von Kapillarpermeabilitét, -abstand, Tortuositat und Porositét
sowohl zu Uber- als auch Unterschiitzungen von v, kommen. Dies kann sich auf die Dia-
gnostik und Therapie auswirken. Gemessene v.-Werte werden z.B. benutzt, um die Er-
reichbarbeit von Zellen durch Medikamente und damit beispielsweise die Effizienz einer
Chemotherapie abzuschiitzen [4,145]. Die Uberlegung dahinter ist, dass bei groBerem in-
terstitiellen Volumen die erreichbare Zelloberfliche in dem jeweiligen Gewebe hoher ist und
damit Wirkstoffe besser aufnehmen kann. Uber- bzw. Unterschiitzungen von v, kénnen so
zu einer fehlerhaften Einschiatzung der Effizienz von Wirkstoffen fiihren.

Zusammenfassend: Wenn das Toftsmodell an Konzentrations-Zeit-Kurven angepasst
wird, wobei P und v, als Anpassungparameter verwendet werden, Folgt aus den Simu-
lationsergebnissen, dass das Toftsmodell in der Praxis die Kapillarpermeabilitdten immer
unterschétzt, unabhéngig von Kapillarpermeabilitéit, Kapillarradius, A oder a. Vor allem A
und « konne jedoch die Stérke der Unterschéitzung. bestimmen. Je grofier A (und damit je
kleiner «), desto stérker ist die Unterschitzung. Die Simulationsergebnisse zeigen ferner,
dass das Toftsmodell v, abhédngig von der Kapillarpermeabilitit, dem Kapillarabstand,
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der Tortuositdt und der Porositéit, die im Gewebe vorherrschen, sowohl iiber- als auch
unterschitzen kann. Zumindest qualitativ konnte gezeigt werden, dass die experimentell
gefundene Uberschiitzung von v, im Tumorgewebe um den Faktor 2, durch eine Kombi-
nation dort vorliegender kleiner Kapillarabstinden und kleiner Kapillarradien verursacht
werden kann. Entsprechend konnte qualitativ gezeigt werden, dass grofie Kapillarradien
und -abstédnde zu einer Unterschiatzung von v, durch das Toftsmodell fithren kénnen. So-
wohl bei der Uber- als auch bei der Unterschiitzung sind die Parameter A und o mit von
entscheidender Bedeutung.
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Zusammenfassung und Ausblick

Die kontrastmittelgestiitzte Magnetresonanztomographie wird nicht nur zur Visualisierung
der Gewebemorphologie verwendet, sondern auch zur Bestimmung funktioneller Gewebeei-
genschaften. Diese werden bestimmt, indem ein Kompartmentmodell an die per Magnetre-
sonanztomographie gemessenen Signal-Zeit-Verlaufe angepasst wird. Die Idee dahinter ist,
dass die funktionellen Gewebeparameter den Kurvenverlauf der Signal-Zeit-Kurve bestim-
men und umgekehrt die Gewebeparameter aus dem Kurvenverlauf der Signal-Zeit-Kurve
extrahiert werden kénnen. Entsprechend ordnet man den Parametern der Kompartment-
modelle Gewebeeigenschaften zu. Die Parameter der Kompartmentmodelle dienen dann
als Anpassungparameter.

Auf diese Weise werden Kompartmentmodelle verwendet, um Gewebeparameter im All-
gemeinen und Perfusionsparameter im Speziellen zu bestimmen. Dabei wird in der Regel
allerdings keine unabhéngige, z.B. histologische, Verifizierung der per Kompartmentmodell
bestimmten Parameter durchgefiihrt (meist weil sie nicht praktikabel ist). Was die durch die
Kurvenanpassung gewonnenen Parameterwerte der Kompartmentmodelle bedeuten bleibt
damit nicht eindeutig gekldrt. In dieser Arbeit wurde ein viel verwendetes Kompartment-
modell zur Bestimmung von Perfusionsparametern untersucht: das permeabilitdtslimitierte
Toftsmodell. Im Folgenden wird es kurz als Toftsmodell bezeichnet werden.

Im Rahmen tierexperimenteller Vorarbeiten wurden Gewebeparameter mittels Magne-
tresonanztomographie bestimmt und anschlieend mit histometrischen Messungen vergli-
chen. Die histometrischen Messungen stellten dabei den Goldstandard dar. Dabei ergaben
sich Diskrepanzen zwischen den Werten, welche die Magnetresonanztomographie bzw. die
Histometrie lieferten. Es wurde das relative Blutvolumen und das relative interstitielle
Volumen gemessen. Die Bestimmung des relativen Blutvolumens erfolgte direkt aus dem
Magnetresonanz-Signal, wiahrend das relative interstitielle Volumen iiber die Anpassung
des Toftsmodells an die gemessenen Signal-Zeit-Verlaufe bestimmt wurde.

Es zeigte sich, dass die Blutvolumenbestimmung via Magnetresonanztomographie das
relative Blutvolumen v, in Prostatatumoren um ca. 60% iiberschétzte (im gesunden Gewebe
aber korrekt wiedergab). In diesem Zusammenhang wurde in dieser Arbeit die Hypothese
iiberpriift, dass der Wasseraustausch zwischen Blutgefifien und umgebenden Gewebe diese
Uberschiitzung verursacht.
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Ferner zeigte sich, dass das relative interstitielle Volumen v, vom Toftsmodell im Tumor
etwa um einen Faktor 2 iiberschétzt und im gesunden Gewebe etwa um einen Faktor 0.35
unterschétzt wurde. Zur Erklarung dieser Uber- bzw. Unterschitzung wurde in dieser Ar-
beit die Hypothese iiberpriift, dass die Gewebestruktur (Kapillarradius, Kapillarabstand,
porose Natur des Gewebes) solche Diskrepanzen verursachen. Da es keine experimentellen
Modellsysteme zur Untersuchung der Gewebeperfusion gibt, wurde eine Computersimula-
tion entwickelt, um die Perfusionprozesse zu studieren.

Die Diskrepanz bei der Messung des relativen Blutvolumens wurde vor dem Hintergrund
von Wasseraustauscheffekten untersucht. Unter Beriicksichtigung des Wasseraustausches
ergab sich eine Uberschitzung des relativen Blutvolumens von 30 bis 50%. Dabei mussten
sowohl die Unterschiede in der Kapillargeometrie, als auch die Unterschiede in den Kapillar-
permeabilititen beriicksichtigt werden. Die Differenz zu der gemessenen Uberschiitzung von
60% kann durch eine zusatzliche Fenestrierung in Tumorkapillaren, durch Messungenau-
igkeiten oder durch systematische Fehler des benutzten Kompartmentmodells verursacht
sein. Vor allem das Fehlen von spezifisch fiir die Prostata und Prostatakarzinome gemes-
senen mittleren Aufenthaltsdauern von Wassermolekiilen im Blut stehen einer genaueren
Abschatzung im Wege. Trotzdem konnte mit dem hier verfolgten Ansatz die Hypothese
bestétigt werden, dass der Wasseraustausch die v,-Uberschétzung prinzipiell erkliren kann.

Um die Uber- und Unterschiitzungen bei der Bestimmung des relativen interstitiellen
Volumens zu untersuchen, wurde die Kontrastmittelausbreitung in einem modellierten Ge-
webe simuliert. Dabei wurden die Parameter Gewebepordsitéit o (die dem relativen inter-
stitiellen Volumen v, entspricht), Gewebetortuositat A, Kapillarpermeabilitat P, Kapilla-
rabstand und der Kapillarradius variiert. Die simulierte Kontrastmittelausbreitung lieferte
Konzentrations-Zeit-Kurven, an die das Toftsmodell angepasst wurde. Die Gewebepara-
meter, die dabei im Toftsmodell verwendet wurden, waren die Kapillarpermeabilitdt und
das relative interstitielle Volumen v.. Die Anpassung des Toftsmodells an die simulierten
Konzentrations-Zeit-Kurven lieferte dann Werte fiir die Permeabilitat und v,, die mit den
tatsédchlich in der Simulation eingesetzten Werten verglichen wurden.

Fiir kleine Kapillarradien (4 pm, typisch fiir Kapillaren im Tumorgewebe) zeigte sich,
dass das Toftsmodell die Kapillarpermeabilitit (abhingig von den Werten von « und \)
um Faktoren von 0.5 bis 0.02 unterschétzt. Diese Faktoren waren weitgehend unabhingig
von den Kapillarabstanden.

Fiir grofie Kapillarradien (12 pm, typisch fiir Kapillaren in gesundem Gewebe) zeig-
te sich, dass das Toftsmodell die Kapillarpermeabilitdt bei A = 1 um einen Faktor von
ca. 1.3 iiberschétzt, bei A = 1.6 und A = 2.3 um einen Faktor von ca. 0.3 und ca. 0.06
unterschétzt. Hier zeigte sich die Tendenz, dass die Permeabilitétsiiberschiatzung bei klei-
nen Kapillarabstanden (< 50 um) stark ansteigt, wihrend bei groieren Kapillarabsténden
die Permeabilitétsiiber und -unterschéitzungen praktisch unabhéngig vom Kapillarabstand
sind.

Bei den Simulationen stellte sich ferner heraus, dass v, vom Toftsmodel sowohl iiber- als
auch unterschitzt wurde, was von der Kapillarpermeabilitdt, dem Kapillarabstand sowie
der Tortuositdt abhing. Fiir tumorartige Gewebekonfigurationen wird v, bei einer Per-
meabilitdt von 0.03 pum/s um Faktoren von 2 bis 6 iiberschétzt, was zu der experimentell
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gefundenen Diskrepanz bei der v.-Bestimmung in Tumoren passt. Fiir hohere Kapillarper-
meabilitédten liefert das Toftsmodell dieselben v.-Werte, die auch in der Simulation ange-
setzt wurden. In diesen Fillen arbeitet das Toftsmodell zuverldssig bei der Bestimmung
des Parameters v,.

Fiir normale Gewebekonfigurationen héingt es von der Kapillarpermeabilitdt ab, ob
v, iiber oder unterschétzt wird. Bei einer Permeabilitdt von 0.3 pm/s wir v, bis zu ei-
nem Faktor von ca. 1.3 iiberschétzt Fiir eine Permeabilitiat von 3.3 pm/s wird v, bis zu
einen Faktor von 0.88 unterschéitzt. Diese Unterschéitzung ist deutlich schwécher als die
tierexperimentell gefundene Unterschéitzung um einen Faktor 0.35. Jedoch finden sich bei
einer Permeabilitdt von 0.03 um/s stirkere v.-Unterschidtzungen abhéngig von den Kapil-
larabstdnden. Fiir Kapillarabstdnde von 100 bis 300 pym wird v, um einen Faktor von 0.38
bis 0.03 unterschatzt.

Diese Ergebnisse zur Bestimmung von v, via Toftsmodel zeigen, dass Kapillarabstéande,
Kapillarpermeabilitit und Gewebetortuositit die experimentell gefundenen Uber- und Un-
terschitzungen von v.-Werten qualitativ erklaren konnen. Somit konnte die Hypothese (zu-
mindest qualitativ) bestitigt werden, dass die Uber- und Unterschitzungen von v, durch
das Toftsmodell aufgrund der Gewebestruktur erklart werden konnen.

In dieser Arbeit wurde gezeigt, dass die Parameter P und v,, welche aus dem Tofts-
modell gewonnen werden, auch von anderen Gewebeparametern mafigeblich beeinflusst
werden. Die Permeabilitit wird durch die Gewebetortuositit beeinflusst und das relative in-
terstitielle Volumen héngt unter anderem von den Kapillarabstdnden und -permeabilitéaten
ab. Diese Abhéngigkeiten sind in der bisherigen Forschung und Anwendung zu wenig
beriicksichtigt worden. Wie in dieser Arbeit gezeigt wurde, kann das Toftsmodell Gewebe-
parameter liefern, die nur in einem sehr eingeschrinkten Mafle etwas mit der Realitdt zu
tun haben. Dies ist ein umso wichtigeres Ergebnis, als dass solche Toftsmodelle zu diagno-
stischen und therapeutischen Zwecken herangezogen werden. Der Fokus zukiinftiger Unter-
suchungen muss somit darauf liegen, den Einfluss von strukturellen Gewebeparametern in
Kompartmentmodellen zu beriicksichtigen. Allerdings konnte sich dabei herausstellen, dass
Kompartmentmodelle von Threr Struktur her ungeeignet sind, um die komplexe Situation
in biologischen Geweben eindeutig abzubilden.

Ein interessanter Losungsansatz um aus den Signal-Zeit-Kurven Informationen iiber
die Gewebestruktur zu gewinnen konnte sein, die in der vorliegenden Arbeit verwendete
Vorgehensweise zu erweitern. Dazu wiirde eine 2D oder eine 3D Diffusionssimulation zu-
grunde gelegt, in der Kapillarabsténde, Kapillarradien, Kapillarpermeabilitdten und Tor-
tuosititen als Parameter variiert werden, um die gemessenen Signal-Zeit-Kurven moglichst
genau zu reproduzieren. Dies setzt allerdings eine griindliche histologische Vorarbeit voraus,
in deren Rahmen fiir gesundes, entziindliches und tumorbefallenes Gewebe die typischen
Wertebereiche der Kapillarabstinde, Kapillarradien, Kapillarpermeabilitdten und Tortuo-
sitdten moglichst genau nachgemessen werden. Auf solch eine Datenbasis gestiitzt, konnten
die Diffusionssimulationen eine sehr viel akkuratere Einschiatzungen der Gewebeparameter
erlauben und auf diese Weise die magnetresonanzgestiitzte Diagnostik verbessern.
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Anhang A

Das Zwei-Kompartment-Modell nach
Tofts

A.1 Flusslimitierter Fall

In diesem betrachtet man, dass KM problemlos iiber die relativ hochpermeabel ange-
nommenen Kapillarwénde in das umgebende Gewebe iibertritt. D.h. die Konzentrati-
onsanderung im Gewebe ist proportional zum Konzentrationsunterschied im Blut vor und
nach dem DurchflieBen des Kapillarbetts C, — C,, wobei C, die KM-Konzentration im
arteriellen und C, die im venosen Vollblut ist. Die KM-Konzentration hat die Dimension
Teilchenzahl pro Volumen. Die zeitliche Anderung der KM-Konzentration im Gewebe ist
zudem proportional zum Blutfluss F' durch das Gewebe von der arteriellen Seite {iber das
Kapillarbett zur ventsen Seite. Damit ergibt sich der Ansatz:

Xy _ Fpc, - ). (A1)

dt
Hier wurde F' mit der Gewebedichte p multipliziert, weil es sich bei F' um den massebezoge-
nen Fluss handelt. Ohne das p wiirde es sich bei den Konzentrationen um massenbezogene
Konzentrationen handeln.

Durch die in diesem Fall betrachtete hohe Permeabilitat wird jeder auftauchende Un-
terschied in der KM-Konzentration zwischen Gewebe und vendsem Vollbut praktisch sofort
ausgeglichen. Damit wird angenommen, dass sich die KM-Konzentration im Gewebe und
venosem Vollblut immer im Gleichgewicht befinden. Im Gleichgewicht bedeutet im Allge-
meinen nicht, dass C; und C, gleich sind. C,, bezieht sich auf ein gegebenes Vollblutvolumen
und die darin enthaltenen Teilchen treten iiber die Kapillarwéinde ins Gewebe und verteilen
sich im EZR im Allgemeinen auf ein anderes Volumen.

Ein Beispiel: C), betrage 100 mM (also 100 mMol/Liter). Da sich C, auf Vollblut bezieht
ist zu beachten, dass sich das KM nur im Plasma, also einem Anteil von (1 — Het) des
Vollblutvolumens befindet (vgl. Kapitel 1.3). Bei einem typischen Hct von 0.45 enhalten
also nur 55% des Blutvolumens KM. D.h. die eigentliche Konzentration, die im Blut wich-
tig ist fiir die Beschreibung des Diffusionsiibertritts ins Gewebe, betrdgt also 100 mMol
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pro Liter/0.55, oder allgemein C, /(1 — Het). Denkt man sich die 100 mMol KM ins Ge-
webe diffundierend, gilt es nun zu beachten, dass die KM, die im Rahmen dieser Arbeit
betrachtet werden, nur in den EZR aber nicht in die Zellen selbst eindringt. Dabei bezieht
sich C, auf das Gesamtvolumen des Gewebes (also EZR + Zellvolumen + Blutvolumen
in Kapillaren), so wie C, sich auf das Gesamtvolumen von Blut (Plasma + Blutzellen)
bezieht. Fiihrt man die KM-Konzentration im EZR ein, C., so bedeutet das Gleichgewicht
der KM-Konzentration zwischen Gewebe (genauer EZR) und vendsem Vollbut, dass:

C’U
1—Hct
gilt. Eine &hnliche Beziehung kann man fiir C, ableiten. Dazu wird C, eingefiihrt, die
Konzentration von KM in arteriellem Blutplasma. Auch im arteriellen Blut ist es so, dass

sich KM nur im Plasma befindet, welches wieder nur einen Bruchteil von (1 — Het) des
Vollblutvolumens ausmacht. Somit gilt fiir C, und C), die Beziehung:
C(l

1—Hecet

Der Vollsténdigkeit halber muss noch der Zusammenhang zwischen C,; und C, erwéhnt
werden. Hier wird eine weitere wichtige Annahme fiir das Modell gemacht. Man nimmt an,
dass der Beitrag des in den Kapillaren befindlichen KMs vernachléssigbar ist im Vergleich
zur Gesamtkonzentration im Gewebe. Damit relativiert sich die Aussage, dass C, sich auf
das Gesamtvolumen Vi (vgl. Gl (1.22)) (also EZR-Volumen + Zellvolumen + Blutvo-
lumen) bezieht. Man nimmt also an, dass sich C, praktisch nur auf EZR + Zellvolumen
bezieht. Diese Vernachliassigung ist gerechtfertigt, solange man von Gewebe spricht, wel-
ches keine grofieren Geféfle enthilt. Solche Gebiete sind bei Untersuchungen von Prostatae
betrachtet worden, mit folgendem Ergebnis: Das Blutvolumen der Kapillaren bezogen auf
das Gesamtvolumen des Gewebes betrdgt in diesen Gebieten etwa 0.5% bis 1% [5]. Be-
zeichnet man mit N, und N, jeweils die Stoffmenge an KM im EZR bzw. Vollblut, dann
ergibt sich bei Vernachlissigung des Einflusses der Kapillaren:

N.+N, _ N,
‘/total V;fotal .

Der Quotient von C, zu C, ist dann gegeben durch das extravaskulére, extrazelluldre
Volumen wv,:

Ce =

(A.2)

C, = (A.3)

C, =

%Z = V. (A.4)
Aus (A.4) und (A.2) folgt
¢, = L2 HAG (A5)

Setzt man schliefllich (A.5) und (A.3) in den Ansatz (A.1) ein ergibt sich die lineare inho-
mogene Differentialgleichung erster Ordnung:

c, c,
W = Fp(l — HCt) <Cp — ’U_e) . (A6)
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A.2 PS-limitierter Fall

Analog zum flusslimitierten Fall macht man den Ansatz, dass die Konzentrationsianderung
(des KMs) im Gewebe proportional ist zu einem Konzentrationsgefille der dem dominieren-
den Fluss zugeordnet ist. Im flusslimitierten Fall war dies das Konzentratiosngefille C,—C,,
welches dem Fluss F' von der arteriellen durch das Kapillarbett zur vensen Seite zuge-
ordnet ist. Analog ist hier beim PS-limitierten Fall der dominierende Fluss derjenige, der
tiber die Kapillarwinde geht (PS). Ihm zugeordnet ist das Konzentrationsgefille C), — C.,
also der Unterschied zwischen der Konzentration von KM in den Kapillaren und dem EZR.
Dabei bildet sich wegen der geringen Permeabilitit zunéchst kein Gleichgewicht zwischen
der Konzentration innerhalb der Kapillare und dem EZR aus. Die KM-Konzentration in
den Kapillaren wird deshalb durch die KM-Konzentration bestimmt, welche von der arteri-
ellen Seite angeliefert wird. Man wihlt einen Ansatz analog zur Gl. (A.1). Allerdings wird
C, statt C, und C. statt C; verwendet. Dies soll die Ubersichtlichkeit verbessern, indem
(1 — Het) und v nicht mehr in der Gleichung auftauchen. Somit ergibt sich der Ansatz:

dcC

d—tg = PSp(Cp - Ce)‘
Es wird auch hier nach wie vor angenommen, dass der Beitrag des in den Kapillaren
befindlichen KMs vernachlédssigbar gegeniiber der Gesamtkonzentration im Gewebe ist.
Deshalb gilt auch hier (A.4), was ausgenutzt wird, um den Ansatz in eine zu (A.6) analoge
Form zu bringen:

ac, C
T _p _ ) A.
= PSp (Cp Ue) (A7)

A.3 Mixed Flow Fall

Analog zu den ersten beiden Fillen ist der Ansatz fiir die zeitliche Anderung der KM-
Konzentration im Gewebekompartment:

dc,

DT X(Cp — Co). (A-8)

Dabei ist x eine Konstante, welche die beiden Fliisse F' und PS in Relation setzen soll.
Man betrachte zunichst die Anfangssituation. Das KM sei gerade erst im Kapillarbett
angekommen und sei noch nicht ausgetreten, d.h. C, = 0, womit zunéchst:

ng _

gilt. Ausgehend davon, dass es sich nicht um eine allzu hohe Permeabilitit handelt, wird

in dieser Anfangssituation zunéchst der Fluss F' dominieren. Deshalb nutzt man den all-
gemeineren Ansatz A.1 des flusslimitierten Falles und setzt ihn in A.9 ein. So findet man
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fiir die Anfangssituation:

dC
d—tg:Fp(Ca_Cv):XCp:X

C,
1— Het

(A.10)

Beim letzten Gleichheitszeichen wurde C), durch Gl. (A.3) eliminiert. Jetzt wird eine weitere
Konstante eingefiihrt: der Extraktionskoeffizient E. Er gibt den relativen Anteil an, um den
sich die KM-Konzentration im Blut durch Austritt in das umgebende Gewebe verringert,
wahrend es durch die Kapillaren flief3t:

C,-C,

E
Ca

bzw. C,—C,=C,E. (A.11)

Uber léngere Zeit betrachtet, ist E keine Konstante, da C, und C, Funktionen der Zeit
sind. KM wird injiziert, dann wachsen C, und C,, KM tritt mehr und mehr ins Gewebe
iiber und nach geeigneter Zeit wird, wenn nicht stdndig KM nachinjiziert wird, die KM-
Konzentration im Gewebe hoher sein, als im Blut. Dann beginnt das KM den umgekehrten
Weg zu nehmen und tritt vom Gewebe ins Blut {iber, dann wird E schliefSlich negativ. Aber
fiir den Anfangszustand ist F eine charakteristische Grofle fiir die vorliegende Kombination
von KM und Gewebe.

Setzt man nun A.11 in A.10 ein, ergibt sich fiir x:
X =FEFp(l1— Het),

womit A.8 zu:

ic, c,
W = EFp(l —Hct) (Cp— U—e)

wird.

A.4 Allgemeines Toftsmodell

Riickblickend erkennt man, dass die zeitlichen Ableitungen von Cj in den drei behandelten
Félle eine dhnliche Form haben, namlich gerade die von Gl. (1.23):

dc, C
-9 Ktrans _ 9 .
dt (Op Ve )

Wobei je nachdem, welcher der drei oben behandelten Fille vorliegt, K" unterschiedlich
aussieht: im flusslimitierten Fall gilt K" = Fp(1 — Het), im Fall von PS-Limitierung
K" = PSpund im Mixed Flow Fall K"# = EFp(1 — Het).
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A.5 Herleitung von £ nach Tofts

Tofts [12] wandelt ein Verfahren von Renkin [83] ab, um F iiber F' und PS auszudriicken.
Dafiir betrachtet er eine einzelne zylinderformige Kapillare mit der Léange [ und dem Radius
r, durch die der Blutfluss F' flief3t.

Der Einfachheit halber seien die Fliisse F' und PS zunéchst nicht massenbezogene
Fliisse, sondern einfach Fliisse, z.B. mit der Einheit ml/min. Insbesondere sei S nicht mehr
die massenbezogene GefiaBoberfliche, sondern einfach nur die Gefafloberflache. Jetzt wird
angenommen, dass C, eine Funktion des Ortes entlang der Kapillare ist. Dabei liege an
einem Ende der Kapillare die arterielle KM-Konzentration C,(z = 0) und am anderen

Ende die venose KM-Konzentration C, = C,(x = [) vor (vgl. Abb. A.1). Der Unterschied

cec— 1

e—

~

Ca(xZO)il/
F

Abbildung A.1: Einfaches geometrisches Schema, das der Berechnung von E zugrunde
liegt.

zwischen C,(x = 0) und C, riithrt daher, dass KM iiber die gesamte Kapillarwand ent-
weder von der Kapillare ins Gewebe aus- bzw. vom Gewebe in die Kapillare eingeflossen
ist. Hier wird davon ausgegangen, dass sowohl Ausfluss als auch Einfluss iiber die Kapillar-
wand durch die gleiche Permeabilitdt beschrieben werden. Man betrachtet nun eine Schicht
der Dicke Ax (vgl. Abbildung A.1). Die Differenz an KM-Fluss in dieser Schicht betréigt
F(Cu(z+Ax)—C,(z)). Nach der Massenerhaltung entspricht dies dem Fluss von KM iiber
die Kapillarwandfldche der Schicht, die P2rrAxzC),(z) betrdgt. Damit ergibt sich also ein
Fluss von:

F(Cu(z + Az) — Cy(z)) = —P2rrAxCy(x)
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bzw.:

Co(v +Az) — Co(x)  P2rrCy(x)
Ax ~ F(1—Hect)

Hierbei wurde von Gl. (A.3) Gebrauch gemacht. Fiir infinitesimal diinne Schicht geht diese
Gleichung in:

dCq(z)  P2rrCy(z)

= . A2
dz F(1— Het) ( )

tiber. Integration von (A.12) liefert:

P2rrx
) =er (Fi— 1)
Somit gilt
P2rrl
—1 - - e Al

C.(0) und C, = C,(l) = exp ( Fi— Hct)) (A.13)

Da aber 27rl = S, wobei S die Gesamtoberfldche der Kapillarwand ist, ergibt sich fiir den
Extraktionskoeffizienten iiber die Beziehungen (A.13) sowie (A.11):

Ca(o) - Cv Cv PS
E=—cnm =t cuo =t o <_F(1 - Hct)) :

In dieser Form konnen P.S und F' auch wieder als massenbezogene Fliisse aufgefasst werden,
was nur eine Frage der Normierung wére. Oben wurden PS und F' nicht als massenbezoge-
ne Fliisse angenommen, damit auch S nicht als massenbezogene Fléche betrachtet werden
konnte, sondern einfach als Fliche. Die war notig um die Beziehung 27rl = S von den
Dimensionen her konsistent zu machen, denn 27rl hat nicht die Dimension einer Mas-
senbezogenen Fldche. Man hétte die Herleitung aber auch mit massenbezogenen Fliissen
durchfiihren kénnen, was aber dazu gefiihrt hétte, dass ein umstéandlicherer Ausdruck wie
etwa 27rl/Gewebemasse = S notig geworden wire.
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