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Abstract

Introduction

In case of acute ischemic stroke reperfusion of penumbral tissue is crucial and time is the
most important predictor for the clinical outcome. Therefore, in stroke patients presenting
beyond the current time window (4.5 hours/6 hours) therapeutic decisions on reperfusion
treatment based on mismatch detection with magnetic resonance imaging (MRI) is
becoming more and more important. This is particularly true since a recent clinical trial
could show that patients treated beyond the current time window with thrombectomy up
to 16 hours (DEFUSE 3) based on mismatch detection had a better clinical outcome.
Mismatch is defined by the difference between diffusion weighted imaging (DWI) and
perfusion weighted imaging (PWI) and is a surrogate of penumbral tissue which can be
rescued from infarction if reperfusion is established. The choice of optimal
PWI parameters and thresholds to differentiate the penumbra from the surrounding
benign oligemia is still a matter of debate.

Therefore, we validated for the first time the non-deconvolved perfusion parameters
maximum concentration (Cmax), maximum slope (MS) and cerebral blood volume from
concentration time curve (CBV) with positron emission tomography (PET), the in vivo

gold standard for penumbra imaging, to see how well they can detect penumbral flow.

Methods

®O-water PET and MR-PWI| were measured back-to-back in 22 patients with acute or
subacute cortical stroke. Non-deconvolved perfusion parameters Cpax, MS and CBVc
were validated against the established penumbra threshold PET cerebral blood flow
(CBF) < 20 ml/100g/min and compared to previously validated deconvolved
time to maximum (Tmax). The validation of PWI parameters against PET-CBF was done

with a receiver operating characteristic (ROC) curve analysis.



Results

The best MR-PWI parameter to detect the penumbra threshold
PET-CBF < 20 ml/100g/min was Cnax with an area under the curve (AUC) of 0.92
(interquartile range (IQR) 0.84-0.96). The relative threshold after normalization was Cax
< 0.66 (IQR 0.56-0.71) with a sensitivity of 84 % (IQR 0.76-0.89) and a specificity of 84 %
(IQR 0.76-0.91). The performance of MS (AUC 0.84) and CBV. (AUC 0.70) was
significantly inferior (p < 0.05). Cnax performed as well as the best previously validated

deconvolved parameter Tmax (AUC 0.93).

Conclusion

Cmax IS @ good alternative to deconvolved Tnax. We recommend the use of the relative
threshold Cnax < 0.66 to detect penumbral flow as defined by PET-CBF < 20 ml/100g/min
to select patients for reperfusion therapy in acute ischemic stroke presenting beyond the

current time window set by guidelines.

Xl



Abstrakt

EinfUhrung

Im Falle eines akuten ischamischen Schlaganfalls ist die zeithahe Reperfusion von
penumbralem Gewebe essentiell. Fur Patienten, welche sich aul3erhalb des aktuellen
Zeitfensters (4,5 Stunden/6 Stunden) fur eine rekanalisierende Therapie vorstellen,
gewinnt die Mismatchdetektion mittels Magnetresonanztomographie (MRT) fur
Therapieentscheidungen stetig an Bedeutung. Ein klinischer Benefit konnte nach
erfolgreicher Rekanalisation bei vorhandenem Mismatch erstmals in einer Studie auch
noch bis 16 Stunden nach Auftreten der Symptome (DEFUSE 3) nachgewiesen werden.
Das Mismatch ergibt sich hierbei aus der Differenz zwischen den Lasionen der
diffusions- (DWI) und perfusionsgewichteten Bildgebung (PWI) und reprasentiert das
penumbrale Gewebe, welches noch vital ist, aber ohne Intervention unterzugehen droht.
Uneinigkeit besteht nach wie vor Uber optimale PWI Parameter und zugehorige
Grenzwerte bei der Abgrenzung der Penumbra von der sie umgebenden benignen
Oligamie in der MRT-basierten Bildgebung.

Aus diesem Grund validierten wir zum ersten Mal die nicht-dekonvolierten,
nicht-zeitbasierten PWI Parameter »maximum concentration® (Cmax),
,maximum slope“ (MS) und das =zerebrale Blutvolumen errechnet aus der
Kontrastmittelkonzentration-Zeit-Kurve (CBV.) mit dem in vivo Goldstandard zur
Penumbradetektion, der Positronenemissionstomographie (PET), hinsichtlich ihrer

Fahigkeit zur Detektion der oberen Penumbragrenze.

Methoden

®0-H,0 PET und MR-PWI wurden bei 22 Patienten mit akutem oder subakutem
kortikalen Schlaganfall konsekutiv durchgefuhrt. Es wurden Parameterkarten der
nicht-dekonvolierten Perfusionsparameter Cpax, MS und CBVg mit dem
PET zerebralen Blutfluss (CBF) < 20 ml/100g/min validiert und mit dem etablierten
dekonvolierten Parameter ,time to maximum® (Tmax) verglichen. Die Validierung der PWI

Parameter erfolgte durch eine ,receiver operating characteristic* (ROC) Kurvenanalyse.

Xl



Ergebnisse

Mit einer ,area under the curve“ (AUC) von 0,92 (,interquartile range® (IQR) 0,84-0,96)
konnte Cmax den Penumbragrenzwert PET-CBF < 20 ml/100g/min am besten detektieren.
Die Ergebnisse sind dabei nicht signifikant schlechter als die des dekonvolierten
Parameters Tmax (AUC 0,93). Nach Normalisierung erhielten wir einen relativen
Grenzwert Cmax < 0,66 (IQR 0,56-0,71) mit einer Sensitivitat von 84 % (IQR 0,76-0,89)
und einer Spezifitat von 84 % (IQR 0,76-0,91). Die Parameter MS (AUC 0,84) und CBVc
(AUC 0,70) schnitten in unserer Auswertung signifikant schlechter ab (p < 0,05).

Schlussfolgerung

Cmax zeigt sich in der vorliegenden Arbeit als gute Alternative zum dekonvolierten
Parameter Tnax. Wir empfehlen die Verwendung des relativen Grenzwertes Cpax < 0,66,
um Gewebe mit einem penumbralen Fluss (PET-CBF < 20 ml/100g/min) von der
benignen Oligdmie abzugrenzen. Cna ist ein geeigneter PWI Parameter um Patienten
mit ischamischem Schlaganfall fur eine rekanalisierende Therapie jenseits des durch die

Leitlinien vorgegebenen Zeitfensters zu selektieren.
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1. Einleitung

1.1 Definition des Schlaganfalls

Nach der Definition der WHO bezeichnet die Diagnose Schlaganfall eine plotzlich
auftretende fokalneurologische Ausfallerscheinung (1). Ursachen hierfur kdnnen neben
mechanischen Verschlissen der zerebralen Arterien, beispielsweise durch Thromben
oder progrediente Stenosen, auch intrazerebrale Blutungen sein (2). Der dadurch
bedingte Mangel an Sauerstoff und anderen Nahrstoffen fuhrt zu einer Unterversorgung
und einer moglichen Schadigung des Hirngewebes. Im ICD-10-GM unter
zerebrovaskulare Erkrankungen (160 bis 169) aufgefuhrt, treffen die Verschlisselungen
160 bis 164 auf diese Definition zu (3).

1.2 Epidemiologie des Schlaganfalls

In Deutschland ist der Schlaganfall nach der koronaren Herzkrankheit die zweithaufigste
Todesursache (4) und spielt eine wichtige Rolle bei der Entstehung von Behinderung im
Erwachsenenalter (5, 6). Die Lebenszeitpravalenz fir den Schlaganfall liegt im Mittel bei
1,63 %, wobei in der Altersgruppe zwischen 18 und 29 lediglich eine Pravalenz von
0,13 %, bei den 70 bis 79 Jahre alten Patienten jedoch eine 7,81 prozentige Pravalenz
zu verzeichnen ist (7). Das Durchschnittsalter fur einen erstmaligen Schlaganfall liegt in
Europa bei etwa 73 Jahren (8). Durch die erfolgreiche Etablierung von mehr als
300 zertifizierten Stroke Units in Deutschland (9) konnte durch eine effektivere
Sekundarprophylaxe die absolute Zahl der Schlaganfalle bis 2005 sogar gesenkt werden.
Nach 2005 kam es in Deutschland aufgrund des demografischen Wandels jedoch zu
einer Zunahme der Inzidenz des Schlaganfalls (4). Aufgrund der fortschreitenden
Alterung der Bevolkerung ist von einer Progredienz dieses Trends auszugehen (10).
Wahrend sich in der Europaischen Union und einigen EFTA Landern im Jahr 2000 etwa
1,1 Millionen Schlaganfalle ereigneten, geht die WHO davon aus, dass es 2025 schon
1,5 Millionen sein werden (11). Obwohl die absolute Zahl der Schlaganfalle steigt, ist ein

Ruckgang der Mortalitat zu verzeichnen.



Nach Auswertungen des statistischen Bundesamtes starben im Jahr 2000 in Deutschland
43035 Menschen an einem Schlaganfall. 2015 ist ein Rluckgang dieser Zahl auf
15770 Sterbefélle zu beobachten (12), was im Wesentlichen auf Fortschritte in der

Diagnostik und der Therapie des Schlaganfalls zurtckgefuhrt werden kann.

1.3 Atiologie des Schlaganfalls

1.3.1 Hamorrhagischer Schlaganfall

20 % aller Schlaganfalle werden als hamorrhagische Schlaganfalle klassifiziert. Am
haufigsten treten hierbei primar intrazerebrale Blutungen auf (13), allerdings kdnnen auch
subdurale und subarachnoidale Blutungen zu einem Schlaganfall fuhren. Diese Form des
Schlaganfalls weist eine hohe Mortalitat von 45 % im ersten Jahr auf, wobei mehr als
10 % der Uberlebenden schwere Behinderungen davontragen (14). Therapeutisch
werden von der Deutschen Gesellschaft fur Neurologie (DGN) die kontinuierliche
Uberwachung des Patienten, die Senkung des systolischen Blutdrucks < 140 mmHg und

die Senkung des Hirndrucks empfohlen (15).

1.3.2 Ischamischer Schlaganfall

Kommt es hingegen zu einem Gefalverschluss, beispielsweise durch eine Embolie,
Arteriosklerose oder Vaskulitiden, fuhrt die Unterbrechung oder starke Einschrankung
des Blutflusses zu einer Unterversorgung des Gewebes mit Sauerstoff und anderen
Nahrstoffen. Diese Pathologie wird als Ischamie bezeichnet. Verschiedene
Risikofaktoren, wie zum Beispiel Rauchen, Hypertonie oder Diabetes mellitus,
beglnstigen dieses Geschehen (13). 80 % aller Schlaganfalle beruhen auf diesem
Pathomechanismus (16) und sind daher ischamischer Natur. Circa 50 % aller
ischamischen Schlaganfalle betreffen das Versorgungsgebiet der Arteria cerebri media
(ACM) (17). Die bildgebende Diagnostik und Beurteilung von ischamischen
Schlaganfallen und daraus abgeleitete Therapieempfehlungen sollen Inhalt dieser Arbeit

sein.



Aus diesem Grund wird der hamorrhagische Schlaganfall im Folgenden nicht weiter
thematisiert. Die Bezeichnung Schlaganfall bezieht sich in den folgenden Ausfuhrungen

auf den ischamischen Schlaganfall.

1.4 Komplikationen des ischamischen Schlaganfalls

Im Falle einer Ischamie kommt es zur Unterversorgung des Gewebes mit Nahrstoffen
und Energietragern. Dies fuhrt zu einem Versagen der ATP-abhangigen lonenpumpen
und zu einem osmotischen Wassereinstrom in die Zelle, welcher auch als
Membranversagen bezeichnet wird (18). Die Folge ist ein zytotoxisches Odem. In der
diffusionsgewichteten Bildgebung (DWI) der Magnetresonanztomographie (MRT) ist das
zytotoxische Odem aufgrund des sinkenden Diffusionskoeffizienten (ADC) bereits etwa

2-6 min nach Beginn der Ischamie zu erkennen (19).

Im Gegensatz dazu handelt es sich beim vasogenen Odem um eine extrazellulare
Ansammlung von Wasser. Es entsteht durch eine gesteigerte Durchlassigkeit der
Bluthirnschranke und in diesem Zusammenhang durch den Ubertritt von Plasma aus den
GefaRen in das Interstitium (20). Das vasogene Odem erscheint dadurch, dass mehr freie

Wassermolekule verfugbar sind, in der DWI Sequenz dunkel.

Beide Formen des Odems fiihren zu einem intrazerebralen Druckanstieg, welcher bis zu
einem bestimmten Volumen durch die Liquorraume ausgeglichen werden kann, dartber
hinaus aber zu einer weiteren Einschrankung der lokalen Blutversorgung und
druckbedingt zu anderen Komplikationen, wie Einklemmungssyndromen, fihren kann
(20).

1.5 Hypoperfundierte Areale nach akutem Schlaganfall

Der Normwert fur den zerebralen Blutfluss (CBF) des Kortex liegt bei etwa
60 ml/100g/min (21). Bei einer Minderperfusion kommt es sowohl biochemisch als auch

funktionell zu verschiedenen Ausfallen.



Wahrend die Proteinbiosynthese bereits bei einem CBF < 55 ml/100g/min gestort ist,
verlauft die Glykolyse erst ab einem Wert von < 35 ml/100g/min vermehrt anaerob ab.
Die Ausschuttung von Neurotransmittern ebenso wie der Energiemetabolismus
funktionieren bei einem CBF < 20 ml/100g/min stark eingeschrankt (22). Ab einem
CBF < 18 ml/100g/min setzt die Spontanaktivitat der kortikalen Neurone aus und es
kommt zum elektrischen Versagen der Hirnaktivitat (23). In Tierexperimenten von Jones
et al. (24) sind Einschrankungen der motorischen Funktion ab einem CBF < 23
ml/100g/min zu beobachten und nehmen bis zu einem Schwellenwert von 8 ml/100g/min
kontinuierlich zu. Bei einer Residualdurchblutung von < 8 ml/100g/min ist eine
vollstandige Paralyse zu beobachten (24).

Das hypoperfundierte Hirngewebe nach einem akuten ischamischen Schlaganfall 1asst
sich anhand des residualen CBF, des Sauerstoffmetabolismus (CRMO;) und der
Sauerstoffextraktionsfraktion (OEF) in drei Bereiche aufteilen, welche prognostisch

unterschiedlich auf eine Reperfusion reagieren.

1.5.1 Infarktkern

Im Zentrum des ischamischen Schlaganfalls ist die Zeit, innerhalb der eine
Gewebeschadigung irreversibel ist und sich ein nekrotisches Areal entwickelt, aufgrund
der geringen Residualdurchblutung sehr kurz. In Tierexperimenten an Katzen wurden
Einzelzellnekrosen bei einem CBF < 9 ml/100g/min bereits nach weniger als 20 min
festgestellt (25). Im Experiment mit Affen und Katzen fuhrt eine Durchblutung von
12 mI/100g/min nach 2 bis 3 h zum Infarkt (24). Der Infarktkern wird in der Literatur durch
einen CBF < 12 mil/100g/min und Veranderungen von CMRO; und OEF definiert.
Wahrend die OEF unmittelbar nach Eintreten der Ischamie stark ansteigt, um die
Minderperfusion zu kompensieren, fallt sie im Bereich des Infarktkerns relativ schnell
wieder ab (26). Mintun et al. (27) beschreiben im Zusammenhang mit einem niedrigen
CMRO.; eine OEF von 0,45 als niedrig, was etwa der physiologischen OEF im normal

durchbluteten Gehirn entspricht.



Der CMRO; ist neben dem CBF und der OEF auch von der Sauerstoffkonzentration im

Blut (Co2) abhangig und lasst sich durch folgende Formel errechnen (27):

CMRO2 = OEF x CBF x Co>

Die Schwelle zum irreversibel geschadigten Gewebe liegt hier etwa bei
< 1,5 ml O,/100g/min (entspricht etwa < 65 umol/100g/min) (28-31). Aufgrund der
irreversiblen Schadigung kommt es im Bereich des Infarktkerns nach Rekanalisation
nicht zu einer Erholung des Gewebes und die Funktion des Hirnareals kann nicht
wiedererlangt werden. Dargestellt werden kann der Infarktkern mittels MRT durch die
DWI.

1.5.2 Penumbra

Das Gebiet, in dem die Durchblutung so weit herabgesetzt ist, dass die Funktion
vorubergehend gestort, aber die Morphologie noch nicht irreversibel geschadigt ist, nennt
sich Penumbra (lateinisch fur ,Halbschatten®) (32). Die Penumbra ist ein dynamischer
Prozess, welcher neben dem Ausmal} der Minderdurchblutung auch von der Dauer der
Ischamie beeinflusst wird (25). Es handelt sich um ischamisch bedrohtes Gewebe
(,tissue at risk®), das ohne Intervention voraussichtlich untergehen wird, sich aber bei
Verbesserung der Durchblutungssituation erholen kann. Aus diesem Grund stellt die

Penumbra das Ziel der Therapie dar (33).

Kompensatorisch steigt im ischamischen Hirngewebe aufgrund des sinkenden CBF die
OEF von etwa 40-50 % im physiologischen Stoffwechsel auf bis zu 100 % an (34, 35).
Dadurch ist es moglich, das Absinken von CMRO, vorubergehend zu verhindern oder
zumindest deutlich zu reduzieren. Uber eine gewisse Zeit bleibt aus diesem Grund die
Morphologie des Gewebes trotz eines CBF, welcher den metabolischen Bedarf des
Gewebes nicht deckt, erhalten (siehe Abbildung 1, A) (34). Verringert sich im Verlauf CBF
weiter, sinkt auch OEF und CMRO; fallt entsprechend ab. Fallt CMRO, unter den
Grenzwert von 65 pmol/100g/min, kommt es zu irreversiblen ischamischen Hirnschaden
(siehe Abbildung 1, B) (28-31). Mit der Ausbildung von Zellnekrosen kommt es zu einem
weiteren Abfall von CMRO;, (35).
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Abbildung 1:

Darstellung der Verdnderung von OEF und CMRO. in Abhéngigkeit von CBF;
A) Abfall von CBF durch steigende OEF kompensiert, keine Verédnderung von CMRQOy;
B) Zunehmender CBF Abfall nicht durch einen weiteren Anstieg der OEF kompensierbar,
OEF féllt wieder ab, konsekutiv sinkt CMROg; irreversibler Gewebeschaden ab
< 65 umol/1009/min



Definitionsgemal®  zahlen  hypoperfundierte = Bereiche mit einer CMRO;
> 65 umol/100g/min als Penumbra, da der reduzierte CBF in diesem Fall noch durch eine
Steigerung der OEF kompensiert werden kann und die Morphologie des Gewebes aus
diesem Grund intakt bleibt (36).

Der Infarktkern breitet sich jedoch, sobald CMRO; < 65 umol/100g/min fallt, in das Gebiet
der Penumbra aus. Die untere Penumbragrenze verschiebt sich damit im Zeitverlauf. Im
Gegensatz dazu bleibt die obere Penumbragrenze, welche durch einen
CBF < 20 ml/100g/min definiert ist, Uber die Zeit bestehen. Dies ist ein etablierter oberer
Penumbragrenzwert in der Literatur (36-38), der auch in vielen Studien Verwendung
findet (39-42).



1.5.3 Benigne Oligamie

Bei der benignen Oligamie handelt es sich um ein minderperfundiertes Areal, bei dem
davon auszugehen ist, dass auch bei anhaltender Minderdurchblutung keine irreversiblen
Schaden davongetragen werden (43, 44). Die Oligamie ist durch Blutflusswerte, welche
uber dem oberen Penumbragrenzwert (CBF < 20 ml/100g/min) liegen, gekennzeichnet
und ist daher keinem neuronalen Ausfall unterlegen (38). Die benigne Oligamie ist von
Bedeutung, da sie bei Verwendung falscher Grenzwerte als Penumbra fehlgedeutet

werden kann.

Infarktkern
Penumbra

Benigne Oligamie

Abbildung 2:

Darstellung der drei minderperfundierten Areale nach einem akuten ischdmischen

Schlaganfall; von innen nach aul3en: Infarktkern, Penumbra, benigne Oligémie



1.6 Positronenemissionstomographie

Bei der Ubertragung der Grenzwerte der drei hypoperfundierten Zonen nach einem
ischamischen Schlaganfall vom Tier auf den Menschen besteht die Schwierigkeit, dass
alle Werte im Tierexperiment invasiv erhoben werden und ein vergleichbarer
Versuchsaufbau beim Menschen nicht moglich ist. Ein nicht-invasiver Ansatz zur
Bestimmung des CBF und weiterer GroRen zur Beurteilung des zerebralen Metabolismus
des menschlichen Gehirns in vivo, wie CMRO;, und OEF, ist die Bildgebung mittels

Positronenemissionstomographie (PET).

1.6.1 Physikalische Grundlagen

Beim radioaktiven Zerfall von neutronenarmen Kernen entstehen aus Protonen, unter
Abgabe von Neutrinos und Positronen, Neutronen. Positronen sind die Antiteilchen der
Elektronen und unterscheiden sich von diesen lediglich durch das Vorzeichen ihrer
Ladung. Wird solch ein Positron durch den Kernzerfall freigesetzt, vereinigt es sich im
Gewebe mit einem Elektron. Bei diesem Vorgang, auch Paarzerstrahlung oder
Annihilation genannt, werden zwei Gammaquanten mit jeweils 511 keV in
entgegengesetzte Richtung abgegeben (45). Der Effekt der abgestrahlten
Energiequanten wird bei der PET genutzt, indem dem Patienten ein strahlender Marker
verabreicht wird, welcher abhangig von der Durchblutung oder Stoffwechsellage im zu
untersuchenden Gewebe in unterschiedlicher Konzentration vorliegt. Die abstrahlenden
Quanten werden vom Positronenemissionstomographen registriert. Die Punkte, in denen
der Detektor getroffen wird, liegen auf einer Linie mit dem getroffenen Elektron und der
Tomograph kann daraus dessen Ort berechnen. Die Detektoren sind in Koinzidenz
geschaltet. Das bedeutet, dass ein Ereignis nur dann als solches erkannt wird, wenn
beide Signale zur gleichen Zeit, beziehungsweise innerhalb einer Koinzidenzauflosezeit
(20 ns), eintreffen (46).



Positronen
emittierender Kern 511 keV
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Abbildung 3:

Schematische Darstellung des Aufeinandertreffens von Positron (schwarz) und Elektron
(weil3) (Annihilation) und der Abgabe von zwei Gammaquanten mit einer Energie von

Jeweils 511 keV in entgegengesetzte Richtungen

Der Tomograph besteht dariber hinaus nicht nur aus zwei parallelen
Detektoroberflachen, sondern aus vielen ringformig angeordneten Detektoren. Damit alle
Punkte innerhalb des Rings abgedeckt werden konnen, sind die einzelnen Detektoren
nicht nur mit dem jeweils gegenuberliegenden Detektor in Koinzidenz geschaltet, sondern
auch mit anderen im gleichen und in anderen Ringen (46). Bei den Detektoren handelt
es sich um Szintillationskristalle, welche aus Lutetiumoxyorthosilicat (LSO),
Gadoliniumorthosilicat (GSO) oder Bismutgermanat (BGO) bestehen und mit
Photoelektronenvervielfachern kombiniert sind. BGO wird hauptsachlich  flr
2D Aufnahmen verwendet, wahrend fur 3D Akquisitionsmodi LSO oder GSO genutzt
werden (46).
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Die Gammaquanten, welche im Rahmen der Annihilation abgestrahlt werden, Ubertragen
Energie auf die Hullelektronen im Kristall (photoelektrischer Effekt). Diese angeregten
Elektronen sind nun in der Lage die aufgenommene Energie in Form von
Szintillationslicht wieder abzugeben (47). Je starker das Signal, welches von den
Detektoren empfangen wird, desto grofRer ist die Konzentration des Nuklids in einem
Gewebeareal und desto groller ist dementsprechend die Durchblutung oder der

metabolische Umsatz dieses Gewebes.

1.6.2 Radionuklide und Tracer

Die Herstellung der radioaktiven Isotope, auch Radionuklide genannt, welche zu Beginn
der Untersuchung appliziert werden, findet in einem Ringbeschleuniger (Zyklotron) statt.
Dazu werden vor allem die Elemente Fluor (*®F), Sauerstoff (*°0), Stickstoff ("*N) und
Kohlenstoff (11C) genutzt (47). Ein wesentlicher Unterschied zwischen den Nukliden ist
ihre unterschiedliche Halbwertszeit. Nuklide mit einer relativ langen Halbwertszeit, wie
beispielsweise '®F mit einer Halbwertszeit von 110 min (45), kdnnen iiber kurze Strecken
transportiert werden und es ist nicht notig, dass in der unmittelbaren Nahe des
Positronenemissionstomographen ein Zyklotron zur Verfugung steht. Bei der
Verwendung von '°O, mit einer kurzen Halbwertszeit von circa 122 s (45) hingegen, ist
das Vorhandensein eines Zyklotrons am Untersuchungsort Voraussetzung. Um die
Radionuklide in den Stoffwechsel einzubringen, bedarf es eines Radiopharmakons,
welches im Falle der PET auch Tracer genannt wird. Zur Beurteilung des CBF eignet sich
als Tracer intravenos verabreichtes Wasser. Die Bestimmung der OEF erfolgt durch

Inhalation von "°0.
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1.7 Magnetresonanztomographie

1.7.1 Physikalische Grundlagen

Ein anderes Verfahren zur Beurteilung der zerebralen Durchblutung stellt die
Magnetresonanztomographie (MRT) dar, welche auf der Spinbewegung von
Wasserstoffatomen im zu untersuchenden Gewebe beruht. In einem angelegten
externen Magnetfeld ordnen sich die Spins in Richtung des Magnetfeldes an und es baut
sich eine Langsmagnetisierung entlang der Korperachse auf. Wird in das stabile
Spinsystem Energie mit einer bestimmten Frequenz (Lamorfrequenz) eingebracht, kippt
die Langsmagnetisierung in die axiale Ebene und wird dort von Empfangsspulen als
transversale Magnetisierung erkannt. Bei der eingestrahlten Energie handelt es sich um
einen Hochfrequenzimpuls, der in Dauer und Leistung variiert werden kann und damit
verschiedene Auslenkungswinkel der Spins (Pulswinkel) erzeugt. Dieser Vorgang wird
auch als Anregung bezeichnet.

Die Zeit, die zwischen zwei Hochfrequenzimpulsen vergeht, nennt sich
Repetitionszeit (TR). Die Echozeit (TE) ist die Zeit zwischen Anregung und Auslesen des
Signals. Das Spinsystem relaxiert auf unterschiedliche Weise und auf dieser Grundlage

ist es moglich, verschiedene Sequenzen mittels MRT aufzunehmen (48).

Bei der T1 Relaxation handelt es sich um die Abgabe von Energie der ausgelenkten Spins
an die Umgebung, wodurch diese Spins sich in die Langsausrichtung zurickbewegen.
Diese Bewegung wird auch als Prazession bezeichnet. T1 gewichtete Bilder werden
durch eine kurze TR und eine kurze TE erreicht.

Die T2 Relaxation entsteht durch eine Energieabgabe der Spins untereinander in der
Transversalebene, was zu lokalen Magnetfeldanderungen fuhrt. T2 gewichtete Bilder
konnen mithilfe einer langen TR und einer langen TE aufgenommen werden.

Die zweite Komponente der transversalen Relaxation ist T2*, welche meist kurzer ist als
T2 und durch konstante Magnetfeldinhomogenitaten des zu untersuchenden Korpers
oder des Tomographen entsteht. Durch T2* zerfallt das MR Signal besonders an

Grenzflachen sehr schnell.
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Aufgrund ausgepragter Magnetfeldanderungen durch Suszeptibilitatseffekte bei der
Passage von paramagnetischem Kontrastmittel kommt es zu einer beschleunigten
Dephasierung der Spins und damit zu einem starken Signalabfall, welcher bei der

Bildgebung mit Kontrastmittel eine wichtige Rolle spielt (48).

1.7.2 Sequenzen

Spinechosequenzen dienen im Wesentlichen der Eliminierung von T2* Effekten durch
statische Magnetfeldinhomogenitaten und damit der Verbesserung der Bildqualitat. Zu
Beginn wird eine zuvor gewahlte Schicht mit einem 90°-Hochfrequenzimpuls angeregt.
Durch die Magnetfeldinhomogenitaten kommt es zur Dephasierung der Spins. Nach einer
halben TE wird ein 180°-Impuls eingestrahlt, was zur Folge hat, dass Spins, die vorher
schnell prazediert sind, aufgrund des Richtungswechsels zurlckliegen. Da sie jedoch
noch immer mit der gleichen Geschwindigkeit prazedieren, holen sie Spins mit einer
geringeren Frequenz ein und sind zum Zeitpunkt der Messung nach einer vollen TE an
der gleichen Position wie die Spins, die zuvor langsamer waren.

Dieser Prozess kann als Rephasierung bezeichnet werden. Aufgrund der langen

Messzeit sind diese Aufnahmen sehr anfallig fur Bewegungsartefakte (49).

Eine Moglichkeit ohne Hochfrequenzimpulse ein Echo zu erzeugen, ist durch die
Gradientenechosequenz. Statt eines Hochfrequenzimpulses wird der Frequenzgradient
erst mit negativer und dann positiver Polaritat geschaltet. Es kommt zur Dephasierung,
dann zur Rephasierung und anschlieBend zum Echo. Ohne den
180°-Hochfrequenzimpuls ist eine kurzere TR mdglich und die Aufnahme ist damit
unempfindlicher gegenuber Bewegung. Die kurze TR fuhrt allerdings zu einer Sattigung
des MR Signals. Das bedeutet, dass viele der Spins nicht gentugend Zeit haben, sich vor
der nachsten Anregung wieder in der Langsmagnetisierung anzuordnen und daher in der
Transversalebene verbleiben. Das Signal wird dadurch immer schwacher. Um diese
Sattigung zu verhindern, benutzt man bei diesen Sequenzen Pulswinkel unter 90°. Ein
geringerer Auslenkungswinkel bewirkt fur das einzelne Bild ein kleineres Signal, bezogen
auf die ganze Aufnahme kommt es durch Umgehen der Sattigung jedoch zu einem

starkeren Kontrast (50).
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Zur dynamischen Bildgebung des Gehirns eignen sich besonders ,echo planar imaging*“
(EPI) Sequenzen. Es handelt sich hierbei um Gradienten- oder Spinechosequenzen, bei
denen die Echos durch bis zu 128 schnell wechselnde Frequenzgradienten erzeugt
werden, was den Vorteil hat, dass neben einer guten Auflosung auch eine
vergleichsweise schnelle Bildakquisition von bis zu 16 Bildern/s madglich ist (50). Ein
grolRer Nachteil dieses Verfahrens ist jedoch, dass Feldinhomogenitaten nicht durch
Inversionspulse ausgeglichen werden kénnen und das Signal aus diesem Grund schnell
aufgrund von T2* Effekten zerfallt (51). Durch das schnelle Schalten der Gradienten
kommt es zusatzlich zu Feldinhomogenitaten. Je langer TR und TE gewahlt werden und
je kurzer T2* ist, desto schneller zerfallt das Signal. Auch die Gabe von Kontrastmittel
beschleunigt diesen Vorgang, da es T2* weiter verkurzt. Dies limitiert die Zeit, die zur
Bildakquisition genutzt werden kann. Der T2* Zerfall wiederum bedingt eine verminderte
Auflésung der EPI Aufnahmen. Da alle Daten innerhalb einer einzigen TR akquiriert
werden mussen, sind ,single-shot® EPI Aufnahmen aufgrund der resultierenden langen

TR stark anfallig fur Bewegungsartefakte (52).

Aus diesem Grund gibt es neben dem ,single-shot” EPI auch die Moglichkeit, statt einer
einzelnen TR mehrere kurze hintereinander laufen zu lassen. Bei diesen
,segmented” EPl Sequenzen wird TR bewusst kurzer als die kirzeste T2* Zeit gewahlt.
Um die zeitliche Auflosung weiter zu steigern, wird die Bildakquisition erst wahrend der
folgenden TR ausgewertet, die TE ist in diesem Fall also langer als die TR. Diese
Methode nennt sich ,principles of echo-shifting with a train of observations (PRESTO)
und beruht auf Gradientenechosequenzen (53). Vorteile dieser Sequenz gegenuber der
,single-shot” EPl Sequenz sind eine homogenere T2* Wichtung, eine hohe zeitliche
Auflésung ohne Einschrankung des ,Signal-Rausch-Verhaltnisses” (SNR), eine
geringere Anfalligkeit gegenuber Partialvolumeneffekten und die mogliche Anwendung
kurzer Echozuge trotz kurzer T2* Zeiten (52). EPI PRESTO Sequenzen ermdglichen die
dreidimensionale Aufnahme eines vollstandigen Gehirns innerhalb einer Sekunde (54),

weshalb sie auch fur die perfusionsgewichtete Bildgebung verwendet werden.
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1.7.3 Perfusionsgewichtete Bildgebung

Die perfusionsgewichtete Bildgebung (PWI) dient der Beurteilung der Durchblutung des
Hirngewebes. Dazu werden die Signalintensitatsunterschiede ausgewertet, die beim
Einstromen von gadoliniumhaltigem Kontrastmittel entstehen. Diese Methode wird daher
auch als ,bolus tracking® bezeichnet (55). Das Messprinzip beruht auf Anderungen der
Suszeptibilitat, sprich der Empfanglichkeit fur Magnetisierung, wahrend der Passage des
Kontrastmittels und nennt sich ,dynamic susceptibility contrast MRI“ (DSC MRI). Bei der
Messung der Hirnperfusion werden haufig T2* gewichtete EPl Sequenzen verwendet. Da
das Kontrastmittel die transversale Relaxation beschleunigt, nimmt das Signal ab (56).
Zwischen Signalintensitat und Kontrastmittelkonzentration kann ein linearer
Zusammenhang angenommen werden (57). Wird die Anderung der
Kontrastmittelkonzentration Uber die Zeit verfolgt, konnen anhand einer entstehenden
Kontrastmittelkonzentration-Zeit-Kurve  (CTC) verschiedene Perfusionsparameter
bestimmt werden. Daruber hinaus ist es moglich, um Effekte wie die Verzégerung des
Kontrastmittels zu eliminieren, die CTC mathematisch mit einer arteriellen Inputfunktion
(AIF) des Kontrastmittels zu verrechnen. Dieses Verfahren wird Dekonvolution genannt.
Dekonvolierte Parameter bieten die Moglichkeit, die zerebrale Blutversorgung anhand
physiologischer Parameter wie Blutfluss und Blutvolumen zu quantifizieren (siehe
Abbildung 5) (55).
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1.7.4 Diffusionsgewichtete Bildgebung

Neben der Perfusion kann auch die Diffusion innerhalb eines Hirnareals mittels MRT
beurteilt werden. Die diffusionsgewichtete Bildgebung (DWI) gibt Aufschluss Uber das
Volumen und die Lokalisation des Infarktkerns (58). Grundlage dieser Methode ist die
brownsche Molekularbewegung der freien Wassermolekule. In der DWI ist diese dadurch
zu erkennen, dass je nachdem, wie schnell die Protonen vom Ort der Messung
wegdiffundieren, die Signalintensitat abnimmt. Ein  Wert, der die mittlere
Diffusionsgeschwindigkeit reprasentiert, ist der Diffusionskoeffizient (ADC). Er ist
abhangig von der Richtung des angelegten Gradienten und umso grof3er, je weiter die
Protonen pro Zeiteinheit abdiffundieren (59). In der ersten Zeit nach dem ischamischen
Schlaganfall zeigt sich im betroffenen Gebiet eine Signalverstarkung, da das Wasser
durch die Zellschwellung (zytotoxisches Odem) nicht frei diffundieren kann (60). Da nach
einigen Tagen durch den Zelluntergang zunehmend mehr freies Wasser vorhanden ist,
welches schnell diffundieren kann, stellt sich das Infarktgebiet im Vergleich zum
gesunden Gewebe eher hypointens dar. Diffusionsgewichtete Bilder entstehen ebenfalls
durch EPI Sequenzen. Nach der Anregung wird ein Gradientenimpulspaar des gleichen
Vorzeichens geschaltet. Zwischen diesen wird noch ein 180°-Inversionsimpuls
eingestrahlt. Das Prinzip der Bestimmung der Verschiebung durch Diffusion beruht
darauf, dass die Spins je nachdem, wie weit sie entlang des Gradienten diffundieren,
dephasieren. Je schneller sich die Spins also verschieben, desto unterschiedlicher sind

ihre Phasen und desto kleiner ist der Summenvektor und daher auch das Signal (61).
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1.7.5 PWI-DWI Mismatchkonzept

Werden dreidimensionale Aufnahmen der PWI Lasion und der DWI Lasion verglichen, so

entspricht die volumetrische Differenz beider Lasionen dem Mismatch.

Die DWI Lasion besteht neben dem Infarktkern zusatzlich auch aus Gebieten, die
penumbrale Flusseigenschaften aufweisen. Das liegt unter anderem daran, dass der
Infarktkern nicht das volle Volumen der initialen DWI Lasion einnehmen muss, da sich
durch eine zeitnahe Reperfusion das Gewebe erholen kann (62). Einige Studien schlagen
als obere Grenze fur den Infarktkern in der DWI eine Hyperintensitat von > 120 % vor
(63-65), ein einheitlicher Grenzwert ist in der Literatur jedoch nicht etabliert. Innerhalb der
ersten Stunden nach Auftreten der ersten Symptome ist die DWI Lasion potentiell
reversibel. Diese Fahigkeit zur Reversibilitat nimmt jedoch im Zeitverlauf ab. Aus diesem
Grund kann die DWI Lasion nach diesen ersten Stunden als Aquivalent zum Infarktkern

angesehen werden (66).

Da die untere Grenze der Penumbra im Wesentlichen durch die DWI Lasion bestimmt
wird, spielt bei der Detektion der oberen Penumbragrenze vor allem die PWI eine wichtige
Rolle. Allerdings kann die PWI Lasion, wenn die Grenzwerte falsch gewahlt werden,
neben den penumbralen Anteilen auch benigne Oligamie enthalten (36). Daher ist nicht
nur die Wahl des richtigen PWI Parameters, sondern insbesondere auch die Anwendung
eines optimalen PWI Penumbragrenzwertes von Bedeutung, wenn es darum geht,
penumbrales von oligamischem Gewebe abzugrenzen und damit Patienten fur eine
rekanalisierende Therapie zu selektieren (67). Derzeit gangige Parameter zur
Abgrenzung der Penumbra von der benignen Oligamie sind ,time to maximum® (Tmax) mit
einem Grenzwert > 55 s (39, 41) und ,time to peak® (TTP) mit einem
Grenzwert > 4,8 s (40, 41).
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ohne reperfundierende Intervention

D
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PWI-DWI Mismatch \ O DWI

nach reperfundierender Intervention

Abbildung 4:

Pathophysiologische Entwicklung der DWI Lésion (Infarktkern); oben ohne
reperfundierende Intervention: die DWI L&sion breitet sich in die PWI Lésion aus, das
infarzierte Areal ist grol3; unten nach reperfundierender Intervention: das Mismatch
zwischen PWI und DWI Lé&sion kann durch die Reperfusion gerettet werden, der
Endinfarkt beschrénkt sich auf die DWI Lé&sion, welche vor Beginn der Reperfusion

nachweisbar war
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Leitliniengerecht (DGN) ist die medikamentose Thrombolysebehandlung des akuten
ischamischen Schlaganfalls mit ,recombinant tissue plasminogen activator® (rtPA)
innerhalb der ersten 4,5 h nach Auftreten der ersten Symptome durchzufihren. Nach
diesen 4,5 h ist das Risiko einer Einblutung, welches unter rtPA erhdht ist (68), grofer,
als der Nutzen einer medikamentdsen Lysetherapie, da ohne vorhandenes ,tissue at risk®
keine Besserung der Symptomatik zu erwarten ist.

Die Entfernung eines Thrombus aus dem infarzierten Gefaly mittels mechanischer
Thrombektomie sollte in einem Zeitfenster von 6 h nach Auftreten erster klinischer
Symptome des ischamischen Schlaganfalls begonnen werden (69).

Schlaganfalle, welche nach diesem Zeitfenster diagnostiziert werden, werden nach den

aktuell gultigen Leitlinien nur im Rahmen eines individuellen Heilversuchs therapiert.

Im Jahr 2015 erschienen die funf grof3en, randomisierten und voneinander unabhangigen
klinischen Studien ESCAPE (70), EXTEND-IA (71), MR CLEAN 11 (72), REVASCAT (73)
und SWIFT-PRIME (74), welche den Nutzen der mechanischen Thrombektomie im 6 h
Zeitfenster zeigten und damit die akute Schlaganfalltherapie flur Patienten mit einem
Verschluss der distalen Arteria carotis interna (ACI) oder der proximalen
Arteria cerebri media (ACM) wesentlich beeinflussten (75). Die Behandlung von
Schlaganfallen uber die zeitlichen Empfehlungen von 4,5 h fur die medikamentose Lyse
und 6 h fur die mechanische Thrombektomie hinaus gilt als individueller Heilversuch und
solite stets diagnostisch begrindet sein (69). Frihere PET Studien zeigten, dass
Penumbragewebe mittels '°O-Wasser PET noch 17 h (76) bis zu 48 h (77) und mittels
"®F_FMISO PET bis zu 48 h (78, 79) nach Eintreten der Ischamie nachgewiesen werden

kann.

Ergebnisse aus der DAWN Studie (80) zeigten, dass Patienten mit nachgewiesenem
Mismatch bis zu 24 h nach Symptombeginn von einer mechanischen Thrombektomie
profitieren. Das Mismatch wurde in dieser Studie durch die Differenz zwischen dem in
der MR-DWI oder Perfusions-Computertomographie (CT) ermittelten Infarktvolumen und
dem Ausmal des klinischen Defizits, welches anhand des ,National Institutes of Health
Stroke Scale" (NIHSS) Scores beurteilt wurde, definiert.
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Kdrzlich konnte die DEFUSE 3 Studie zeigen, dass eine mechanische Thrombektomie
bis zu 16 h nach Auftreten der ersten Symptome das klinische Outcome der Patienten
verbessert, wenn als Penumbra klassifizierte Areale vorhanden sind. In dieser Studie
erfolgte  die Entscheidung zur Thrombektomie bei Vorhandensein eines
PWI-DWI Mismatches als Surrogat der Penumbra (81).

Pathophysiologisch ist bei diesem Konzept fur Patienten mit einem PWI-DWI Mismatch
nach einer Rekanalisation auch nach einer Dauer > 4,5 h mittels medikamentdser Lyse
beziehungsweise > 6 h mittels mechanischer Thrombektomie davon auszugehen, dass
Penumbragewebe gerettet wird und es somit zu einer Besserung der klinischen
Symptomatik kommt. Zu dieser Gruppe zahlen beispielsweise Patienten mit unklarem
Zeitpunkt des Auftretens der Symptomatik, darunter auch Patienten mit sogenanntem
,wake-up stroke“. Die neurologischen Defizite werden erst beim Erwachen bemerkt und
es ist nicht bekannt, wann das ischamische Ereignis stattfand. Diese Form macht bis zu

25 % aller ischamischen Schlaganfalle aus (82).

Der klinische Nutzen der mismatchbasierten (PWI-DWI) Therapie konnte nun erstmals in
der oben genannten DEFUSE 3 Studie fur die Thrombektomie nachgewiesen werden
(81). Fur die mismatchbasierte medikamentdse Thrombolyse steht ein solcher Nachweis
durch die ECASS-4:EXTEND Studie derzeit noch aus (83).
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2. Fragestellung

Die Positronenemissionstomographie (PET) ist der Goldstandard zur Detektion der
Penumbra im akuten ischamischen Schlaganfall (34, 56). Anstelle der PET, welche mit
einem hohen finanziellen, logistischen und personellen Aufwand verbunden und daher
nur begrenzt verfugbar ist, kann durch das PWI-DWI Mismatchkonzept das ,tissue at risk”
als Surrogat der Penumbra mittels MRT detektiert werden.

Bislang galten dabei PWI Parameter, welche durch das Verfahren der Dekonvolution
mithilfe einer AIF aus der Kontrastmittelkonzentration-Zeit-Kurve (CTC) errechnet
werden kdnnen, als Uberlegen gegenuber solchen Parametern, deren Berechnung direkt
aus der CTC ohne Dekonvolution erfolgt (56). Jedoch erzielten auch nicht-dekonvolierte
Parameter wie ,time to peak” (TTP) und ,first moment® (FM) in friheren Studien (39, 40,
84-92) gute Resultate hinsichtlich der Penumbradetektion. Zusatzlich spricht die
Tatsache, dass die Berechnung nicht-dekonvolierter Parameter ohne eine
AIF Markierung untersucherunabhangig stattfinden kann (85, 87) und die Parameter
weniger anfallig gegenuber Bewegungsartefakten (86) sind, fur die Verwendung
nicht-dekonvolierter PWI Parameter, um Patienten fur eine rekanalisierende Therapie zu
selektieren.

Zur Optimierung des Mismatchkonzeptes und damit der ,tissue at risk® Detektion im
akuten ischamischen Schlaganfall sollen in der vorliegenden Arbeit die folgenden Fragen

beantwortet werden:

1) Wie gut eignen sich die weniger etablierten nicht-dekonvolierten, nicht-zeitbasierten
PWI Parameter Cmax, MS und CBVyc zur Detektion des etablierten oberen
Penumbragrenzwertes PET-CBF < 20 ml/100g/min (36-38)?

2) Welcher optimale Grenzwert zur Abgrenzung des Penumbragewebes von der
benignen Oligamie sollte fur den besten der untersuchten nicht-dekonvolierten,

nicht-zeitbasierten PWI Parameter verwendet werden?
3) Wie gut kann der beste nicht-dekonvolierte, nicht-zeitbasierte PWI Parameter den

oberen Penumbragrenzwert im Vergleich zum besten dekonvolierten PWI Parameter
Tmax (39-42) detektieren?
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3. Methodik

3.1 Patientenkollektiv

In unsere Studie eingeschlossen wurden Patienten mit akutem oder subakutem
ischamischen Schlaganfall, welche sich in der Universitatsklinik in Koln vorstellten. Alle

Patienten erhielten sowohl eine Bildgebung mittels MRT als auch mittels PET.

Bei Patienten, die nach der MR Bildgebung eine rekanalisierende Therapie erhielten,
wurde keine weitere Bildgebung mittels PET vorgenommen. Ebenso wurden Patienten,
bei denen wahrend oder zwischen den Untersuchungen eine Verschlechterung des
NIHSS Scores von mehr als 2 Punkten zu verzeichnen war, nicht in die Studie

eingeschlossen.
Die Zustimmung der Ethikkommission der Universitat KoIn liegt vor. Alle Patienten gaben

nach Aufklarung ihre Zustimmung zum Einschluss in die Studie, welche den Standards

der Deklaration von Helsinki von 1964 und deren Revisionen entspricht (93).
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3.2 O-Wasser PET

3.2.1 Messgrolden zur bildlichen Darstellung des Infarktes

Der zerebrale Blutfluss (CBF) wurde mittels PET durch die intravendse Applikation von
®0-Wasser (150-H20) ermittelt. Beurteilt wurde die Aktivitatsverteilung im Gehirn. Da die
Durchblutung eines Gewebes einen nahezu linearen Zusammenhang mit der
gemessenen Aktivitat des applizierten Nuklids aufweist (94), konnten durch
Aktivitatsmessungen arterieller Blutproben den Aufnahmen absolute CBF Werte
zugeordnet werden. Dieses Verfahren wurde zuvor von Raichle et al. (95) beschrieben.
Die gesamte Messung dauerte etwa 3 min. Nach 2,5 min erfolgte die Entnahme einer
Vollblutprobe. Zusatzlich wurden bereits 30 s vor Beginn und uber die komplette Zeit der
Untersuchung Blutproben durch ein automatisiertes Blutprobensystem abgenommen und

ausgewertet.

3.2.2 Herstellung und Verabreichung der Nuklide

Zur Beurteilung der Perfusion des Gehirns wurde das Nuklid "0 in Form von '°0-H,0O
verabreicht. Seine Halbwertszeit betragt 122 s (45) und ist damit wesentlich kurzer als
die des Kohlenstoff- oder Fluornuklids. Dadurch war es notig, das Nuklid direkt am

Untersuchungsort zu produzieren.

Die Produktion der Nuklide erfolgte mithilfe eines Zyklotrons, welches zur Herstellung
hochenergetischer Positronenstrahler genutzt wird. Elektrisch geladene Teilchen wurden
im Zyklotron beschleunigt, indem sie durch ein starkes Magnetfeld auf einer
kreisformigen Bahn gehalten wurden und wiederholt die gleiche Spannungsquelle
passierten. Durch  diese  Hochspannungselektroden erhielten sie einen
beschleunigenden elektrischen Impuls und gelangten auf eine Umlaufbahn mit einer
hoheren Energie (47). Am Ende dieser Spiralbahn befand sich ein kihlbarer
Targetbehalter aus Aluminium, in welchem sich ein Targetmaterial aus Stickstoff (N2) und
0,2 % Sauerstoff (O;) befand. In diesem Targetsystem traf das beschleunigte Teilchen,
in diesem Fall ein Deuteron (°H*), auf N2 im Targetgas und es entstand, unter Abspaltung
eines Neutrons, "0 ("*N(d,n)'*0) (45, 96).
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Zur Produktion von "°0-H,0 wurde das entstandene Nuklid mit Wasserstoff (H,) gemischt
und erhitzt. Als Katalysator diente Palladium. Das Gemisch wurde anschlie3end Uber
einen Trager aus Aluminiumoxid geflhrt, auf dem es kondensierte (97). Das so
hergestellte '>O-H,O wurde aufgefangen, mit Kochsalzlésung gemischt und mit einer
Spritze aufgezogen. Die Strahlungsaktivitat wurde in einem Curiemeter gemessen, bis
das doppelte der bendtigten Aktivitat erreicht war. Zwischen diesem Zeitpunkt und der
Injektion verging eine volle Halbwertszeit des Nuklids (122 s), sodass bei der Injektion
die Aktivitat 60 mCi (= 2,2 GBq) betrug.

3.2.3 Bildakquisition mittels PET

Die PET Messungen erfolgten in einem ECAT EXACT HR PET Scanner der Firma
Siemens/CTI. Im 2D Akquisitionsmodus wurden 47 zusammenhangende Schichten mit
3 mm Schichtdicke und 5 mm ,full width at half maximum® (FWHM) aufgenommen (98).
Die Scandauer betrug 90 s und startete direkt nach der Injektion des ® nach einem
Transmissionsscan (10 min). Die AIF wurde durch die kontinuierliche Messung von
Blutproben aus der Arteria radialis durch ein automatisiertes Blutprobensystem ermittelt

(99), um quantitative Messungen des PET-CBF vornehmen zu kdnnen (95).
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3.3 MR-PWI

3.3.1 Perfusionsparameter

Der Verlauf der Kontrastmittelkonzentration wahrend der Scandauer kann anhand einer
Kontrastmittelkonzentration-Zeit-Kurve (CTC) dargestellt werden. Anhand dieser Kurve

wurden die im Folgenden erklarten Parameter berechnet.

c | CBF
K] LAIF S
< o
2 =
3 g
S 5
X X
Tmax
Abbildung 5:

links: Kontrastmittelkonzentration-Zeit-Kurve (CTC) und arterielle Inputfunktion (AIF) vor
Dekonvolution, rechts: Kurven nach Dekonvolution (schematisch); an der Ordinate ist die
Kontrastmittelkonzentration und an der Abszisse die Zeit abgetragen; dargestellte
Parameter sind links: ,time to peak® (TTP), ,maximum slope“ (MS),
»-maximum concentration® (Cpax), ,cerebral blood volume* der nicht-dekonvolierten Kurve
(CBV.); rechts: ,cerebral blood volume® (CBV), ,cerebral blood flow* (CBF),

»-mean transit time“ (MTT) und ,time to maximum® (T zax)
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,Maximum slope“ (MS) ist ein Parameter, welcher anhand des Anstiegs der
nicht-dekonvolierten CTC errechnet werden kann und ein Surrogat des zerebralen
Blutflusses (CBF) darstellt (100).

Durch Integration der CTC kann die Flache unter dieser Kurve und damit CBV bestimmt
werden. Hierbei handelt es sich um ein Surrogat des dekonvolierten zerebralen
Blutvolumens (CBV) (100).

,Maximum  concentration® (Cmax), e€in Parameter der die maximale
Kontrastmittelkonzentration angibt und ebenfalls als Surrogat zum CBF erhoben werden
kann (100), wurde als dritter nicht-dekonvolierter, nicht-zeitbasierter Parameter im

Rahmen der vorliegenden Arbeit validiert.

Die Bezeichnung nicht-zeitbasiert bezieht sich dabei auf eine Gemeinsamkeit dieser
Parameter, dass keine Zeitspanne der Kontrastmittelanflutung angegeben wird, wie
beispielsweise durch den nicht-dekonvolierten Parameter ,time to peak® (TTP).
Cmax, MS und CBV. werden daher nicht an der Zeitachse des in Abbildung 5

dargestellten Koordinatensystems abgelesen.

Die AIF zeigt die Plasmakonzentration des Kontrastmittels in einer grof3en Arterie, meist
der ACM (101). Rechts in Abbildung 5 sind CTC und AlF nach Ostergaard entfaltet (102,
103). Es handelt sich hierbei um ein mathematisches Verfahren, welches auch als
Dekonvolution bezeichnet wird. Neben der etablierten Standarddekonvolution nach
Jstergaard, welche ,standard singular value decomposition“ (sSVD) genannt wird,
existieren auch noch weitere Verfahren, wie beispielsweise ,block-circulant singular value
decomposition® (oSVD) (104).

Auch anhand dieser neu entstandenen Kurve lasst sich durch Integration CBV ermitteln.
Der hochste Punkt dieser Kurve ist zu einem Zeitpunkt erreicht, der durch den Parameter
J[ime to maximum® (Tmax) ausgedruckt wird, und stellt CBF dar (103). Anhand des
Schwerpunktes der dekonvolierten Kurve (in Abbildung 5 durch * gekennzeichnet) lasst
sich die ,mean transit time“ (MTT) bestimmen. MTT gibt die durchschnittliche Transitzeit

des Kontrastmittels durch das Gewebe an (100).
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3.3.2 Bildakquisition mittels MRT

Die Bildakquisition mittels MRT erfolgte im Philips Intera Master, einem
1,5 T Ganzkorperscanner. DSC PWI Aufnahmen wurden in axialer Richtung akquiriert
(20 Schichten; 6 mm Schichtdicke; 0,6 mm Schichtabstand; ,field of view* (FoV) 23 cm).
Verwendet wurden 3D T2* gewichtete EPI Sequenzen (PRESTO; TE 25 ms; Pulswinkel
9°; EPI Faktor 17; Matrix 64 x 51; Voxelgrofe 3,6 x 3,6 x 6 mm3). Es wurden pro Patient
60 Aufnahmen mit einer TR von 1,3 s aufgenommen, welche nach der Injektion von 20 ml
Gadolinium-DTPA (Magnevist; Schering AG) mittels Kontrastmittelinjektor mit einer
Flussrate von 10 ml/s, gefolgt von 20 ml Natriumchlorid, begannen. T1 ,fast field echo®
(FFE) Aufnahmen wurden aufRerdem zur Platzierung der ,regions of interest® (ROIs)
gemessen (TE 1,8 ms; TR 145 ms; Pulswinkel 80°; Matrix 256 x 256; FoV 23 cm;
PixelgroRe 0,9 x 0,9 mm? 6 mm Schichtdicke; 0,6 mm Schichtabstand).

3.4 Bildverarbeitung

3.4.1 PMA

PWI Karten der verschiedenen PWI| Parameter wurden in dem Programm
PMA (,Perfusion Mismatch Analyzer® Version 5.0) (Copyright: Kohsuke Kudo) (105),
welches von ASIST-JAPAN zur Verfugung gestellt wurde, erstellt. Die MRT Aufnahmen
wurden als DICOM Dateien in das Programm importiert und dort weiterverarbeitet. Zuvor
wurden Bewegungsartefakte der DICOM Dateien durch die hauseigne Software VINCI
korrigiert. Die Bilder wurden durch einen Gauss-Filter sowohl zeitlich als auch raumlich
gefiltert (51).
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Abbildung 6:

»,Graph Window": rote Kurve: Zeit-Signalintensitét-Kurve (TIC) flir den gesamten
Datensatz, blaue Kurve: Zeit-Signalintensitat-Kurve (TIC) fiir ein bestimmtes Pixel, weil3e
Kurve: Kontrastmittelkonzentration-Zeit-Kurve (CTC); Blaue vertikale Linie: Bolusstart,
grine vertikale Linie: Bolusende, gelbe vertikale Linie: Erreichen des ,steady state”,
weille vertikale Linie: aktuelle Bildposition; ,PMA Main Window*: Darstellung der Scans

rdumlich (,slice®) und zeitlich (,phase®); der gelbe Kreis markiert die gewéhlte AlIF

Neben den Basiskarten ist es mit PMA auch moglich, die Perfusionsparameter aus der
dekonvolierten Kurve zu ermitteln. Fur eine erfolgreiche Dekonvolution ist die exakte
Bestimmung der AIF notwendig, welche manuell durch die Markierung gewunschter Pixel
bestimmt werden kann. Die Markierung der AIF erfolgte fur unsere Messungen in der
kontralateral vom Infarkt gelegenen ACM im proximalen M1 Segment (106) in einer
Schicht auf Hohe der Basalganglien. Die markierte AIF umfasste 5-10 Voxel. Anhand der
mittels AIF dekonvolierten CTC konnen die Parameter ,cerebral blood flow" (CBF),
,cerebral blood volume® (CBV), ,mean transit time“ (MTT) und ,time to maximum® (Tmax)

berechnet werden. In der vorliegenden Arbeit wurde mittels sSVD dekonvoliert (103).
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Nicht-dekonvolierte PWI Karten wurden fur Cpax, MS und CBV erstellt. Zur besseren
Vergleichbarkeit der Ergebnisse werteten wir an diesem Patientenkollektiv auch den
dekonvolierten Parameter Tnax aus, welcher in vorangegangenen Studien zu den besten
PWI Parametern gehorte (39-42).

" Map Window =)

Multi Map Manual ROI No VPE Mask on PWI [~ Show ROl | Show PWI-DWI Copy ROI
Auto Window (Left is Normal) No GSF Mask on ADC I~ Mirror ROI |™ Syncronize Center Line

Abbildung 7:

Beispielhafte Darstellung der berechneten PWI Parameter eines Patienten; dargestellt
sind von links nach rechts die 3D T2* EPI PRESTO Aufnahme, die fiir diese Arbeit
relevanten nicht-dekonvolierten PWI Parameter Cpax, MS, CBV,ic und der dekonvolierte
PWI Parameter Tmax
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3.4.2 Normalisierung

Zur Bestimmung des optimalen oberen Penumbragrenzwertes wurden die
nicht-dekonvolierten Parameter normalisiert. Dazu wurde in einer Schicht, welche sowohl
die ACM als auch die Basalganglien beinhaltete, eine grofe ROI innerhalb der
kontralateral zum Infarkt gelegenen Hemisphare gewahlt und deren Mittelwert zur
Normalisierung verwendet. Die nicht-dekonvolierten PWI Parameter Cpax, MS und
CBV.t, welche Surrogate von CBF und CBV darstellen, wurden normalisiert, indem der
Quotient aus den ROI Werten der betroffenen Hemisphare und dem ROl Wert der

kontralateralen gesunden Hemisphare gebildet wurde (87).

3.4.3 VINCI

Das Programm VINCI (,Volume Imaging in Neurological Research, Co-Registration and
ROIs included®), entwickelt vom Max-Planck-Institut fur neurologische Forschung in Koln,
diente dem direkten Vergleich der verschiedenen Bildgebungsmodalitaten, in unserem
Fall der PWI- und PET Bilder.

Der erste notwendige Schritt war nach dem Hochladen der Bilder die Co-Registrierung.
Dazu wurde die raumliche Ausrichtung beider Modalitaten aufeinander abgestimmt,
sodass der betrachtete Schnitt aus der gleichen Schicht stammte und kraniale und
kaudale Anteile des Hirns auf dem Bildschirm in die gleiche Richtung wiesen. Diese
Ausrichtung erfolgte durch einen vollkommen automatisierten Algorithmus (107).

In einem nachsten Schritt wurde eine Anpassung der Auflosung beider

Bildgebungsmodalitdten vorgenommen, um einen genaueren Vergleich zu ermdglichen.
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Abbildung 8:

Darstellung in VINCI nach Abschluss der Co-Registrierung; Schnittebenen von links nach
rechts: axial, koronar, sagittal; oben: "°0-H,O PET-CBF; unten: PWI-Cpax, beispielhaft

fiir einen Patienten

Einen weiteren wichtigen Schritt stellte die Positionierung von zirkularen
.regions of interest* (ROI) dar. Diese wurden in den Co-registrierten T1 Aufnahmen der
Patienten auf HOhe der ischamischen Lasion platziert und in dieser bestimmten
Formation auf alle Co-registrierten Bilder der PWI und auch der PET Ubertragen. Sie
ermoglichten den direkten Vergleich zweier Parameter im selben Hirnareal. Der
Durchmesser der ROIs betrug 10 mm. Die manuelle Platzierung der ROIs ermdglichte
den Ausschluss von Artefakten, groRen Gefalden, den Ventrikeln und periventrikularer
weilder Hirnsubstanz. Die markierten ROls in dieser Arbeit orientierten sich in der axialen
Darstellung des Hirns anatomisch entlang des Kortex und schlossen sowohl hypo- als

auch normoperfundiertes Gewebe ein.
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Abbildung 9:

Ubertragung der in T1 markierten ROIs (10 mm Durchmesser) auf alle
Bildgebungsmodalitéten (hier am Beispiel von PET-CBF und PWI-C,ax); Aussparung von
Artefakten, groBen Geféal3en, Ventrikeln, weilBer Hirnsubstanz und schwerer Ischdmie mit

ausbleibender Kontrastmittelanflutung

Voxel innerhalb des hypoperfundierten Areals, in denen es zu keiner Anflutung des
Kontrastmittels kam, wurden aus der Analyse ausgeschlossen, da ohne Residualblutfluss
keine Berechnung von PWI Parameterwerten moglich ist (90). Die Mittelwerte (Median)
der ROIs wurden fur jeden Patienten in einem letzten Schritt in Form einer Tabelle

exportiert und fur die weitere Analyse genutzt.
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3.5 Statistische Auswertung

3.5.1 ROC Kurvenanalyse

Die ,receiver operating characteristic (ROC) Kurvenanalyse (108, 109) und die weitere
statistische Analyse wurde mithilfe des Programms MedCalc (Version 18.2.1)
durchgefuhrt. Sie diente der Bestimmung der grenzwertunabhangigen diagnostischen
Leistungsfahigkeit der einzelnen PWI Parameter hinsichtlich der Detektion des

oberen Penumbragrenzwertes PET-CBF < 20 ml/100g/min.
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Abbildung 10:

Schematische Darstellung einer ROC Kurve, Ordinate: Sensitivitét in Prozent; Abszisse:
umgekehrte Spezifitdt (100-Spezifitdt) in Prozent; entlang der blauen Kurve werden alle
moglichen Grenzwerte abgetragen; die Fldche unter der Kurve (AUC) gibt Aufschluss
tber die grenzwertunabhéngige diagnostische Leistungsfdhigkeit eines einzelnen
Parameters flir einen Patienten; der ,equal sensitivity and specificity threshold“ (ESST)

ist in grau markiert
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Die Sensitivitat gab dabei an, wie viele der positiven Ergebnisse richtig als positiv erkannt
wurden. Die Spezifitat zeigte, wie viele der negativen Ergebnisse korrekt als negativ

klassifiziert werden konnten.

normoperfundiert hypoperfundiert

richtig negativ'y richtig positiv

Testergebnis

Abbildung 11:

Richtig positiv bedeutet, dass ein hypoperfundiertes Areal (PET) mittels MRT als
hypoperfundiert eingeschétzt werden kann; richtig negative Werte zeigen in beiden
Modalitaten Normoperfusion; falsch negative Werte (FN) wiirden ein hypoperfundiertes
Areal falschlich als normoperfundiert anzeigen; falsch positive Ergebnisse (FP) erkennen

normoperfundierte Areale als hypoperfundiert
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Je gréRer die ,area under the curve“ (AUC), desto besser ist die Ubereinstimmung der
Detektion der oberen Penumbragrenze durch die PWI Parameter mit der oberen PET
Penumbragrenze und desto grofer ist die grenzwertunabhangige diagnostische
Leistungsfahigkeit des Parameters. Der Anteil an falsch positiven und falsch negativen
Ergebnissen sinkt dementsprechend mit steigender AUC. Die Kurve eines perfekten
Tests verliefe durch den Punkt des Koordinatensystems, in dem sowohl Sensitivitat als
auch Spezifitat 100 % betragen (AUC = 1).
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Abbildung 12:

Schematische Darstellung zweier ROC Kurven mit unterschiedlicher AUC; der
Parameter, dessen Grenzwerte die blaue Kurve produzieren hat dabei eine héhere AUC

als der Parameter der roten Kurve
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Jeder mdgliche Grenzwert eines bestimmten PWI Parameters konnte die obere
PET Penumbragrenze mit einer bestimmten Sensitivitat und Spezifitat detektieren. Alle
moglichen Grenzwerte wurden auf der ROC Kurve abgetragen. Der Grenzwert mit der
optimalen Sensitivitdt und Spezifitat fir jeden einzelnen Perfusionsparameter konnte
ebenfalls in der ROC Kurvenanalyse bestimmt werden. Spezifitdt und Sensitivitat sind in
diesem Punkt bei gleicher Gewichtung groRtmoglich, aus welchem Grund er auch als

»equal sensitivity and specificity threshold“ (ESST) bezeichnet wird (110).

3.5.2 Wilcoxon-Vorzeichen-Rang-Test

Um die Unterschiede zwischen den AUC Werten der nicht-dekonvolierten Parameter
(Cmax, MS, CBV.) und des dekonvolierten Parameters Tmax genauer zu bestimmen,
wendeten wir den Wilcoxon-Vorzeichen-Rang-Test zur Prafung von Signifikanzen an. Die
Wahl des Testverfahrens ergab sich aus der Abhangigkeit der Stichprobe und der

Intervallskalierung der Werte. Das Signifikanzniveau betrug < 0,05.
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4. Ergebnisse

4.1 Patienten

22 Patienten mit einem durchschnittlichen Alter von 56 Jahren (IQR 47-63 Jahre) und
einem durchschnittlichen NIHSS Score von 11 (IQR 6-14) wurden in die Studie
eingeschlossen. 14 Patienten erhielten die Bildgebung innerhalb von 24 h nach einer
mittleren Dauer von 7,8 h (IQR 4,2-19 h) und 8 Patienten wurden nach 24 h untersucht
(im Mittel 42 h (IQR 31,5-320 h)). Daraus ergab sich eine mittlere Dauer zwischen
Schlaganfall und Bildgebung von 19,5 h (IQR 5-33 h). Die Zeit zwischen MRT und PET
betrug im Mittel 77 min (IQR 54-140 min). Stenosen der ACI| waren bei 10 Patienten

ipsilateral des Infarktes und bei 3 Patienten auf der kontralateralen Seite zu verzeichnen.
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Tabelle 1:

Auflistung der 22 Patienten mit Angabe des Gefdlles (ACM = Arteria cerebri media,
ACP = Arteria cerebri posterior) und der von der Ischémie betroffenen Hemisphére
((L) = links, (R) = rechts); Sex (w = weiblich, m = ménnlich); Alter in Jahren; NIHSS Score;
Stunden);

Bildgebungsmodalitdten (in Minuten); Stenosegrad der Arteria carotis interna (ACI)

Dauer bis zur ersten Bildgebung (in Dauer zwischen beiden

ipsilateral (ipsil.) und kontralateral (kontral.) (in Prozent)

ID | Gefak | Sex | Atter | NIHSS Z[.)“E:u‘;;g?‘ Z"E’)i:gﬁ;” iﬁgll. koAr\mct:rLI.
Score | Bildgebung | MRT ur_md (%) (%)
(h) PET (min)
1 ACM (L) w 51 19 1,5 153 0 0
2 ACM (L) m 66 21 2,5 54 100 0
3 ACM (L) m 60 13 3,5 134 0 0
4 ACM (L) w 85 13 5 130 100 0
5 ACM (L) m 53 6 7 52 0 0
6 ACM (R) w 72 9 8,5 57 0 0
7 ACP (R) m 63 6 9,2 139 0 0
8 ACM (L) w 65 21 16 161 0 0
9 ACM (L) m 54 14 20 252 0 0
10 | ACM (R) m 47 13 20 140 100 0
11 | ACM (L) m 46 13 24 47 0 0
12 | ACM (L) m 57 12 25 52 100 0
13 | ACM (L) w 66 8 30 63 100 70
14 | ACM (R) m 56 20 33 69 0 0
15 | ACM (R) w 56 3 240 73 90 70
16 | ACM (L) w 45 3 400 79 100 0
17 | ACM (R) w 62 6 900 317 90
18 | ACM (L) m 62 5 4,5 50 0 0
19 | ACM (L) w 24 5 40 43 0 0
20 | ACM (R) w 56 6 4,2 74 60 70
21 | ACM (L) w 36 9 19 113 100 0
22 | ACM (L) w 43 15 44 231 0 0
Mittelwert 56 11 19,5 77
IQR 47-63 6-14 5-33 54-140
Mindestwert 24 3 1,5 43
Maximalwert 85 21 900 317
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PET-CBF

Abbildung 13:

Darstellung der Modalitaten beispielhaft fiir einen Patienten; PET-CBF: Verwendung
des PET-CBF Penumbragrenzwertes < 20 ml/100g/min (rote Kontur); T1: zirkulére
ROlIs (10 mm Durchmesser) entlang des Kortex; unten: Darstellung der generierten
PWI Parameter Cpnax, MS, CBV i und Tmax

4.2 ROC Kurvenanalyse

4.2.1 Grenzwertunabhangige Performance

Die ROC Kurvenanalyse erfolgte fur jeden Patienten und jeden
PWI Perfusionsparameter (Cnax, MS, CBV.) separat mittels MedCalc. Im Folgenden

sind fur drei Patienten beispielhafte ROC Kurvenverlaufe zu sehen.
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Abbildung 14:

Beispielhafte Darstellung der ROC Kurven von drei Patienten; dargestellt sind die
Parameter Cmax, MS und CBV. Kurvenfarben blau: Cpax, grin: MS, orange: CBV .,
in allen drei Beispielkurven ist die AUC von Cpax am gré3ten; die AUC des Parameters

CBV. ist in allen Beispielen deutlich geringer als die AUC von Cpax und MS
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Die besten Resultate ergaben sich aus den ROC Kurven fur Cpax. Mit einer AUC von 0,92
schnitt dieser Parameter signifikant (p < 0,05) besser ab als MS (AUC 0,84) und CBVc
(AUC 0,70). Der zu Vergleichszwecken ausgewertete dekonvolierte Parameter Tmax
zeigte mit einer AUC von 0,93 eine sehr gute, aber nicht signifikant bessere
grenzwertunabhangige prognostische Leistungsfahigkeit als der nicht-dekonvolierte

Perfusionsparameter Cpax.

* *
1,0 4
0,8 -
S
Z 0,6 -
0,4 -
0,2 -
0,0
Cmax MS CBVCtC Tmax

Abbildung 15:

Bar Plot - Darstellung der durchschnittlichen AUC Werte fiir Cpax, MS, CBV . und Tmax
aus der ROC Kurvenanalyse; *signifikant (p < 0,05) bessere AUC Werte des Parameters

Cmax gegentiber den Parametern MS und CBV (Wilcoxon-Vorzeichen-Rang-Test)
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Tabelle 2:

Angabe der durchschnittlichen AUC Werte der Parameter Cpax, MS, CBVyi. und Tpnax aus
der ROC Kurvenanalyse mit Angabe der IQR; *signifikant (p < 0,05) schlechtere

AUC Werte der Parameter MS und CBVy

(Wilcoxon-Vorzeichen-Rang-Test);

PWI: ,perfusion  weighted  imaging“,  AUC: ,area under the  curve’
IQR: ,interquartile range*
PWI Karten Crax MS CBVtc Tmax
AUC 0,92 0,84* 0,70* 0,93
IQR 0,84-0,96 0,79-0,89 0,60-0,79 0,88-0,95

4.2.2 Optimaler Penumbragrenzwert

Der optimale PWI Parametergrenzwert (ESST) fur den am besten abschneidenden
nicht-dekonvolierten Parameter Cax nach Normalisierung liegt bei < 0,66 (IQR 0,56-0,71)
mit einer Sensitivitat von 84 % (IQR 0,76-0,89) und einer Spezifitat von ebenfalls 84 %

(IQrR 0,76-0,91).
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5. Diskussion

Ziel dieser Arbeit war es, die weniger etablierten nicht-dekonvolierten, nicht-zeitbasierten
Perfusionsparameter Cnax, MS und CBV hinsichtlich ihrer Fahigkeit zur Detektion der
oberen Penumbragrenze zu untersuchen und mittels PET (PET-CBF < 20 ml/100g/min)
zu validieren.

Bei der Auswahl des richtigen Perfusionsparameters zur Beurteilung der
Durchblutungssituation nach einem akuten ischamischen Schlaganfall werden durch
Dekonvolution berechnete Parameter haufig als Uberlegen dargestellt (56).
Einige Studien zeigten jedoch, dass ausgewahlte nicht-dekonvolierte Parameter gleich
gut (84, 85) oder sogar besser bezuglich der Detektion der oberen Penumbragrenze
abschneiden (86, 87).

Im Folgenden soll die grenzwertunabhangige Fahigkeit der nicht-dekonvolierten,
nicht-zeitbasierten PWI Parameter Crnax, MS und CBV¢t, einen
PET-CBF < 20 ml/100g/min zu detektieren, diskutiert werden und ein Vergleich mit dem
besten dekonvolierten Parameter Trmax (39-42) und den Ergebnissen vorangegangener
Studien erfolgen. Daruber hinaus werden die Bestimmung optimaler Grenzwerte, der
Nutzen der Dekonvolution und auch die Entscheidung zwischen zeitbasierten und

nicht-zeitbasierten Parametern diskutiert.

5.1 Interpretation der Ergebnisse

Von uns untersucht wurden die nicht-dekonvolierten, nicht-zeitbasierten Parameter Cax,
MS und CBV.,, welche alle bisher nicht durch die PET als Goldstandard der

Penumbradetektion im akuten Schlaganfall validiert wurden.

5.1.1 AUC

Cmax War die beste der von uns untersuchten PWI Modalitaten mit einer AUC von 0,92.
Demzufolge ermoglichnt  dieser  Parameter  mittels MRT eine gute
Unterscheidung zwischen Penumbra (PET-CBF < 20 ml/100g/min) und benigner
Oligamie (PET-CBF > 20 ml/100g/min).
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In der vorliegenden Arbeit wurde im akuten Schlaganfall erstmalig der PWI Parameter
MS validiert, welcher bisher weder in reinen MRT Vergleichsstudien noch in
komparativen Studien mit anderen Bildgebungsmethoden untersucht wurde. Die AUC
dieses Parameters betrug 0,84. MS ist somit signifikant schlechter zur Detektion des
oberen Penumbragrenzwertes PET-CBF < 20 ml/100g/min geeignet als Cmax (AUC 0,92).

CBVs: war mit einer AUC von 0,70 der Parameter mit der geringsten
grenzwertunabhangigen prognostischen Leistungsfahigkeit bezuglich der Bestimmung
der oberen Penumbragrenze. Ein moglicher Grund fur das schlechtere Abschneiden von
CBV ist, dass fur die Berechnung von CBV die gesamte CTC bendtigt wird. Artefakte
oder andere Faktoren, welche die gesamte CTC beeinflussen, wie beispielsweise
Rezirkulation des Kontrastmittels, Stenosen und extreme Bolusverzdogerungen (90),
konnen die Kurve und damit den daraus berechneten PWI| Parameter CBV verfalschen
(40). Die Parameter MS und Cnax hingegen werden nur aus dem Teil der Kurve bis zu
deren hochsten Punkt, dem Zeitpunkt der maximalen Kontrastmittelanflutung, berechnet

und sind daher weniger artefaktanfallig.

Damit ist der PWI Parameter Cax aufgrund signifikant hoherer AUC Werte im Vergleich
zu MS und CBV.. besser geeignet, penumbrales gegen oligamisches Gewebe

abzugrenzen.

Um einen direkten Vergleich der nicht-dekonvolierten mit dekonvolierten Parametern
vornehmen zu koénnen, untersuchten wir an unserem Patientenkollektiv auch den
dekonvolierten Parameter Tnax. Dieser erzielte eine AUC von 0,93. Die
grenzwertunabhangige Prognosefahigkeit von Cpax ist mit einer AUC von 0,92 nicht
signifikant schlechter (p < 0,05) als die des besten dekonvolierten Parameters Tmax
(AUC 0,93). Cpax eignet sich somit ebenso gut zur Detektion des oberen
Penumbragrenzwertes PET-CBF < 20 ml/100g/min.
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Im Vergleich zu Thax war die Cnax Lasion in den PWI Bildern unserer Patienten visuell
etwas schlechter abgrenzbar. Dies ist darauf zurickzufuhren, dass sich die PWI Lasion
auf Karten von Tnax und anderen zeitbasierten PWI Parametern (z.B. TTP) heller oder
intensiver gefarbt darstellt, weil eine Verzogerung der Kontrastmittelanflutung im
Farbspektrum des Auswertungsprogramms durch gelbe und rote Farben dargestellt wird
(Zunahme der Zeit). Im Gegensatz dazu kommt es bei Cnax und auch MS und CBVic im
Falle eines akuten ischamischen Schlaganfalls zu einer Reduktion der Werte im
Vergleich zum gesunden Gewebe. Die Lasion wird in diesem Fall eher durch das
dunklere, blaue Farbspektrum dargestellt (Abnahme der Konzentration). Die leuchtenden
Farben der PWI Lasion auf den Tmax Karten fallen bei der Betrachtung starker ins Auge.
Da in der vorliegenden Arbeit die Auswertung der Bilder jedoch grenzwertbasiert und
nicht visuell erfolgte, hat dies keine Auswirkung auf die Genauigkeit der Auswertung der
PWI Karten und der AUC Werte.

5.1.2 ESST

Wir berechneten den optimalen oberen Penumbragrenzwert (ESST) lediglich fur den
besten PWI Parameter Cnax, da dieser signifikant besser als die PWI Parameter MS und
CBV. zur Detektion der oberen Penumbragrenze geeignet ist. Der ESST der PWI
Modalitaten entspricht der oberen Penumbragrenze PET-CBF < 20 ml/100g/min und
dient im klinischen Alltag der Abgrenzung der Penumbra von der benignen Oligamie und
damit der Optimierung der Penumbradetektion. Durch die Verwendung des ESST,
welcher als optimaler Grenzwert auch in anderen Studien (39, 40, 87) angewendet
wurde, werden sowohl Spezifitat als auch Sensitivitat gleichwertig gewichtet. Da der PWI
Parameter Cnax keiner Dekonvolution unterliegt, flieRen Storgroflen wie beispielsweise
Abweichungen des Injektionszeitpunktes und eine variable Verteilung des Kontrastmittels
in absolute Cnax Werte mit ein. Um die dadurch zu erklarende interindividuelle Streuung
der Cnax Werte zu minimieren, bestimmten wir einen optimalen Penumbragrenzwert
(ESST), entsprechend der gangigen Praxis, aus den relativen Werten nach
Normalisierung mit einer groRen ROI im ACM Stromgebiet auf Hohe der Basalganglien
in der kontralateralen gesunden Hemisphare (41, 85-87, 111).

Nach Normalisierung erhielten wir fur den besten PWI Parameter Cyax als Grenzwert

einen Quotienten von < 0,66.
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5.2 Vorangegangene komparative Studien

5.2.1 Rein MRT-basierte Studien

In einer Studie, welche 66 Patienten mit akutem Schlaganfall einschloss, validierten
Grandin et al. (91) mehrere PWI Parameter und fanden fur Cnax einen optimalen oberen
Penumbragrenzwert < 0,64. Dieser Grenzwert kommt dem in unserer Arbeit ermittelten
ESST fur Cmax < 0,66 sehr nahe und unterstutzt damit dessen Anwendung in der Klinik
zur Detektion der oberen Penumbragrenze. Die Validierung der PWI Parameter erfolgte
hier rein MRT-basiert durch das finale Infarktvolumen auf spaten T1 gewichteten MRT
Aufnahmen nach 24 h. Ein Problem der rein MRT-basierten Validierung ist jedoch die
mogliche Reperfusion zwischen Infarktbeginn und Messung des Endinfarktvolumens im
Verlauf, sodass ermittelte Grenzwerte zur Bestimmung der oberen Penumbragrenze nur
bei Annahme einer ausbleibenden Reperfusion valide sind. Zwar wurden in diese Studie
keine Patienten eingeschlossen, die eine therapeutische Thrombolyse erhielten,
allerdings ist eine spontane Reperfusion nicht sicher ausgeschlossen worden.

Relative Cnax Werte schnitten in dieser Studie mit einer AUC von 0,80 bezuglich der
Unterscheidung zwischen penumbralem Gewebe und benigner Oligamie ahnlich gut ab
wie relative Werte des dekonvolierten PWI Parameters CBF (AUC 0,80) und besser als
der nicht-dekonvolierte Parameter TTP (AUC 0,72). Es konnte in dieser Arbeit auch eine
lineare Korrelation zwischen Cnax und dem dekonvolierten Parameter CBF, dessen
Surrogat Cnax darstellen soll (100), hinsichtlich InfarktgrofRe und Infarktwachstum

nachgewiesen werden.

In der Studie von Kane et al. (92) wurde an einem Kollektiv von 32 Patienten mit akutem
Schlaganfall neben Cnax auch der nicht-dekonvolierte Parameter CBV, berechnet. Fur
beide Parameter konnte nicht gezeigt werden, dass die PWI Lasion adaquat dargestellt
wird. Die Auswertung der PWI Karten erfolgte hier allerdings ohne festgelegten
Grenzwert durch einen rein visuellen Vergleich der Aufnahmen durch einen
Neuroradiologen. Cnax Karten zeigten bei 17 Patienten und CBV.. Karten bei

19 Patienten keine sichtbare PWI Lasion.
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Aufgrund der in unserer Arbeit nachgewiesenen hohen AUC von Cax und dem guten
Abschneiden in der Studie von Grandin (91) ist jedoch davon auszugehen, dass der
obere Penumbragrenzwert durch Cnax valide dargestellt werden kann. Darlber hinaus
ermoglicht die visuelle Validierung verschiedener PWI Karten, wie Kane et al. (92) sie
durchfuhrten, keine grenzwertbasierte Detektion der Penumbra. Weiterhin wurden in
dieser Studie weder eine spontane Reperfusion noch eine therapeutische Rekanalisation
mittels Thrombolyse ausgeschlossen. Dies hat zur Folge, dass die finalen Infarktvolumina

im Falle einer Reperfusion nicht der urspringlichen Penumbra entsprechen.

Der fehlende Ausschluss einer Reperfusion im Verlauf fuhrt dazu, dass Aussagen der
oben genannten Studien (91, 92) hinsichtlich der Detektion der Penumbra mittels PWI

nur bedingt valide sind.

Nur in einer MRT-basierten Validierungsstudie von Christensen (87), welche allerdings
nicht die von uns untersuchten Parameter validierte, erfolgte eine Subgruppenanalyse
von Patienten, bei denen eine spontane Reperfusion im Verlauf sicher ausgeschlossen

wurde.

5.2.2 SPECT-MRT Studien

Eine weitere Publikation beschaftigte sich mit dem von uns untersuchten Parameter
CBV., welcher in dieser Studie mittels Einzelphotonen-Emissionscomputertomographie
(SPECT) validiert wurde.

In dieser komparativen SPECT-MRT Studie von Hatazawa et al. (112) wurden bei
9 Patienten relative SPECT-CBF Messungen mit dem nicht-dekonvolierten
PWI Parameter CBV korreliert, um das Verhalten beider Parameter zueinander im
akuten Schlaganfall zu bestimmen. Validiert wurden die Lasionsgrofden ermittelt durch
SPECT-CBF und PWI-CBV¢ mit der Endinfarktgrofde nach mindestens 7 Tagen in MRT-
oder CT Aufnahmen. Die AUC Werte des nicht-dekonvolierten CBV waren bezuglich
der Pradiktion der Infarktausbreitung, welche auch als Detektion der Penumbra

angesehen werden kann, signifikant schlechter als die des CBF.
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5.2.3 PET-MRT Studien

Studien, welche PWI Parameter mithilfe der PET validieren, gibt es aufgrund des hohen
logistischen Aufwands nur sehr begrenzt (39-41, 113). In der vorliegenden Arbeit wurden
die drei nicht-dekonvolierten, nicht-zeitbasierten Perfusionsparameter Cpax, MS und
CBV¢c zum ersten Mal mittels PET validiert.

5.3 Dekonvolierte oder nicht-dekonvolierte Kurven?

Dekonvolierte Kurven gelten zur Beurteilung der Durchblutung des Gehirns in der Theorie
als Uberlegen, da fur jeden Patienten anhand der MRT Aufnahmen eine individuelle AlIF
bestimmt werden kann und so der Einfluss von einer variablen Anflutung und Verteilung
des Kontrastmittels minimiert wird. Im Gegensatz dazu muss bei der Berechnung von
nicht-dekonvolierten Parametern zur Korrektur genannter Faktoren eine Normalisierung
mit der gesunden Gegenseite erfolgen. Trotz fehlender AIF konnte bereits in einigen
Studien die hohe Genauigkeit nicht-dekonvolierter Parameter hinsichtlich der Detektion

der oberen Penumbragrenze nachgewiesen werden.

5.3.1 Studienlage

Takasawa et al. (41) untersuchten TTP gemeinsam mit den dekonvolierten Parametern
MTT und Tnax. Diese Arbeit ist eine der wenigen bimodalen komparativen Studien im
akuten Schlaganfall, welche die PWI ebenfalls mittels PET validierte. Sensitivitat und
Spezifitdt bezuglich der Detektion der Penumbra (PET-CBF < 20 ml/100g/min alleine
oder in Kombination mit CMRO; > 63 umol/100g/min und OEF > 0,55) waren fur alle
untersuchten Parameter (MTT, TTP, Tmax), unabhangig davon ob eine Dekonvolution
durchgefuhrt wurde, hoch. Auch in dieser Studie wurden durch Normalisierung mit der

Gegenseite interindividuelle Unterschiede minimiert und relative Grenzwerte bestimmt.

In einer Studie von Zaro Weber et al. (39) konnte gezeigt werden, dass der dekonvolierte
PWI Parameter Tmax mit einer AUC von 0,95 nur unwesentlich besser zur Detektion der
oberen Penumbragrenze geeignet ist als das Pendant der nicht-dekonvolierten Kurve
TTP mit einer AUC von 0,94.
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Weitere komparative PET-MRT Studien, welche den Perfusionsparameter TTP
validierten, stammen von Sobesky et al. (113) und Zaro Weber et al. (40). TTP wurde
daruber hinaus in einigen rein MRT-basierten Validierungsstudien untersucht (87-89).
Alle Studien zeigten, dass sich TTP genauso gut (39, 84) oder sogar besser (87) als

dekonvolierte Parameter zur Penumbradetektion eignet.

Zahlreiche rein MRT-basierte Validierungsstudien beschaftigten sich aul3erdem mit dem
nicht-dekonvolierten Parameter first moment® (FM). FM erzielte beispielsweise bei
Christensen et al. (87) und Yamada et al. (88) sehr gute Ergebnisse bezlglich der

Sensitivitat und Spezifitat bei der Infarktpradiktion.

Weitere Arbeiten (90-92) zeigten keinen Vorteil von dekonvolierten PWI Karten

gegenuber nicht-dekonvolierten Parametern.

5.3.2 Vorteile nicht-dekonvolierter Parameter

Aufgrund der hohen AUC des nicht-dekonvolierten Parameters Cnax in der vorliegenden
Arbeit ist davon auszugehen, dass gerade die Faktoren, welche durch eine
Dekonvolution minimiert werden, wie die Verzdgerung des anflutenden Kontrastmittels,
die Transitzeit durch das Gewebe und die arterielle Verteilung des Kontrastmittels,
wichtige Informationen Uber den Zustand des Infarktareals enthalten und somit fur die
gute prognostische Leistungsfahigkeit einiger nicht-dekonvolierter Parameter ursachlich
sind (85, 87, 114).

Auch bringt das Verfahren der Dekonvolution einige Nachteile und Uneinigkeiten mit sich,
welche die Detektion des oberen Penumbragrenzwertes negativ beeinflussen konnen.
Dazu zahlen 1) die Untersucherabhangigkeit der AlIF Platzierung, 2) die Entscheidung

zwischen globaler oder lokaler AIF und 3) die Wahl der Dekonvolutionsmethode.
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1) Unterschiede aufgrund der Untersucherabhangigkeit lassen sich durch erfahrene
Untersucher zwar minimieren, ganzlich jedoch nicht umgehen. Da bei der Berechnung
nicht-dekonvolierter Parameter keine AIF Markierung notwendig ist, kann diese
unabhangig vom Untersucher stattfinden, was einen Vorteil gegeniber den

dekonvolierten Parametern darstellt.

2) Zaro Weber et al. (106) fanden heraus, dass absolute Perfusionswerte der
dekonvolierten PWI Parameter CBF und CBV von der Lokalisation der AIF abhangen und
bei der Verwendung einer AlIF, platziert in der proximalen ACM (M1) in der kontralateral
zum Infarkt  gelegenen Hemisphare, die beste  Abgrenzung eines
PET-CBF < 20 ml/100g/min erreicht werden kann. Trotz des Einflusses der AIF auf die
absoluten  Perfusionsgrenzwerte  waren sowohl die grenzwertunabhangige
Penumbradetektion als auch die relativen Perfusionsgrenzwerte nicht oder kaum von der
Wahl der AlF betroffen.

In der Theorie gilt die Auswahl mehrerer lokaler AlFs als Uberlegen gegenuber der
Markierung einer einzelnen globalen AIF, da sie mogliche Verzdgerungen durch
Stenosen oder Okklusionen der grof3en zufuhrenden Gefalle umgehen. Die Markierung
einer globalen AIF kann bei solchen Patienten mit stenookklusiven Veranderungen zu
Fehlern fuhren, wenn die Blutversorgung nicht Gber die Hauptarterien, sondern suffizient
uber Kollateralen stattfindet (88). Die Fluss- und Stromungseigenschaften der gewahlten
Pixel der AIF entsprechen in diesem Fall nicht denen des durch Kollateralen versorgten
Penumbragewebes. Obwohl Willats et al. (85) die Theorie, dass die Verwendung lokaler
AlFs diese Problematik umgeht, in ihrer Publikation nicht bestatigen konnten und in
dieser Studie die singulare globale AIF vorteilhafter schien, konnten Livne et al. (115)

Resultate prasentieren, welche fur die Verwendung multipler lokaler AlFs sprechen.
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3) Auch Uber den Einsatz einer einheitlichen Methode zur Dekonvolution besteht
Uneinigkeit. So ist die Standardmethode (sSVD) nach Ostergaard (102, 103) sensitiver
gegenuber Verzogerung als beispielsweise die ,block-circulant single value
decomposition® (0SVD) nach Wu et al. (104), bei der dieser Faktor bewusst korrigiert
wurde. In einer vorangegangenen Publikation von Zaro Weber et al. (116) wurden diese
beiden haufig verwendeten Dekonvolutionsmethoden hinsichtlich ihrer Eignung zur
Penumbradetektion miteinander verglichen. Das Ergebnis war, dass das Verfahren nach
Wu (104) fur die meisten untersuchten Parameter, darunter auch Tnax, keinen Vorteil
gegenuber der sSVD brachte. Dies spricht dafur, dass Verzogerung und Verteilung des
Bolus fur die Penumbradetektion wichtige Informationen enthalten und deren

Minimierung durch Dekonvolution keinen Vorteil bringt.

Fir die nicht-dekonvolierten Parameter spricht, dass diese weniger storanfallig
gegenuber einer geringen SNR sind (86). Daruber hinaus ist die Anfalligkeit fur
Bewegungsartefakte und Partialvolumeneffekte (85, 117) geringer, da keine AlIF markiert

werden muss.

Des Weiteren ist die Berechnung der PWI Karten mit Dekonvolution zeitaufwandiger und
bedarf einer grolReren Prozessorleistung (100). Da neben der langeren
Berechnungsdauer auch die AlIF Platzierung wichtige Zeit in Anspruch nimmt, ist die
einfachere und schnellere Anwendung der nicht-dekonvolierten PWI Parameter,

insbesondere im akuten Schlaganfall, unter Umstanden zu bevorzugen.
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5.3.3 Nachteile nicht-dekonvolierter Parameter

Ein Nachteil der nicht-dekonvolierten Parameter ist die vergleichsweise starke
interindividuelle Schwankung der Penumbragrenzwerte. Dies kommt dadurch zu Stande,
dass neben der interindividuell variablen Verzdogerung und Ausbreitung des
Kontrastmittels auch die Injektionsrate des Kontrastmittels und die Auswurfleistung des
Herzens einen Einfluss auf die PWI Parameter haben (111). Diese Effekte sind ohne
Dekonvolution deutlich starker ausgepragt. Aus diesem Grund gelten die
nicht-dekonvolierten Perfusionsparameter als weniger aussagekraftig bezuglich der
Detektion des ,tissue at risk® (118). Durch die Normalisierung der nicht-dekonvolierten
Parameter, wie zuvor beschrieben, konnen diese Faktoren jedoch stark minimiert
werden, sodass auch nicht-dekonvolierten Parametern aussagekraftige relative

Grenzwerte zugeordnet werden konnen (39-41).

Zusammenfassend stellt sich die Dekonvolution als in der Theorie Uberlegenes Verfahren
dar, um die Detektion der Penumbra mittels MRT zu optimieren, was sich in dem sehr
guten Abschneiden von Tnax und anderen dekonvolierten Perfusionsparametern
widerspiegelt. Jedoch konnten in bisher veroffentlichten Studien besonders die
nicht-dekonvolierten, zeitbasierten PWI| Parameter TTP und FM gute Ergebnisse
bezlglich der Detektion der Penumbra oder eines oberen Penumbragrenzwertes
erzielen, die zum Teil nicht schlechter als die der dekonvolierten Parameter und sogar
besser waren (39, 84, 87).

Aufgrund der hohen AUC, die der PWI Parameter Cax in der vorliegenden Arbeit erzielte,
sollte auch dieser nicht-dekonvolierte, nicht-zeitbasierte Parameter, welcher ein Surrogat

des CBF darstellt, verwendet werden.
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5.4 Zeitbasierte oder nicht-zeitbasierte Parameter?

Einflusse der variablen arteriellen Verteilung des anflutenden Kontrastmittelbolus werden
im Falle der dekonvolierten Perfusionsparameter durch die Verwendung einer AlF und
bei nicht-dekonvolierten Parametern durch die Normalisierung mit der Gegenseite
minimiert. Dadurch werden interindividuelle Unterschiede reduziert und ausgesprochene
Grenzwertempfehlungen konnen auf ein moglichst breites Patientenkollektiv angewendet
werden. Neben der arteriellen Verteilung spielt auch die Verzégerung des Kontrastmittels

eine wichtige Rolle bei der Detektion des ,tissue at risk“ durch die PWI.

Diese Verzogerung beeinflusst direkt die zeitbasierten Parameter (z.B. TTP, FM). Je
langsamer das Kontrastmittel in einem Hirnareal anflutet, desto schlechter ist in der Regel
die allgemeine Durchblutungssituation in diesem Gewebe. Aus diesem Grund liegt die
Annahme nahe, dass zeitbasierte Parameter, welche Informationen Uber die
Verzdgerung des Bolus enthalten, gut geeignet sind, um Aussagen Uber das Ausmal} der
Minderperfusion zu treffen. Gerade bei chronischer Verengung oder Verlegung der
Hirngefalde ist jedoch haufig ein suffizienter Kollateralkreislauf zu finden und es treten
keine ischamischen Prozesse ein, obwohl sich eine Verzogerung des Bolus nachweisen
|asst. Bei diesen Patienten findet die Blutversorgung beispielsweise Uber Kollateralen des
Circulus arteriosus cerebri oder leptomeningeale Anastomosen statt. Dies hat zur Folge,
dass eine verlangsamte Durchblutung nicht zwangslaufig zu einer Hypoperfusion des
Gewebes fuhrt und damit durch die Anwendung von zeitbasierten Perfusionsparametern
die tatsachliche LasionsgroRe Uberschatzt wird (88, 119). Die Verzogerung der
Bolusanflutung, welche unter anderem durch den =zeitbasierten Parameter TTP
ausgedruckt werden kann, ist daher im Falle einer chronischen stenookklusiven

Erkrankung kein passender Marker zur Beurteilung der Blutversorgung.

Nicht-zeitbasierte Parameter, wie beispielsweise Cnax, eignen sich in oben
beschriebenem Fall besser als zeitbasierte PWI Parameter. Dies ist dadurch zu erklaren,
dass eine Reduktion des CBF definitionsgemall der Hypoperfusion eines Hirnareals
entspricht, ebenso wie dies bei Anderungen von PWI Parametern der Fall ist, die
Surrogate von CBF darstellen (z.B. Cnax), wohingegen zeitbasierte Parameter nur indirekt

auf eine Ischamie verweisen.
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5.5 Limitationen und methodische Besonderheiten

Aus dem Studiendesign und der Datenanalyse dieser Arbeit ergeben sich die folgenden

Limitationen und methodischen Besonderheiten.

Die Zeit zwischen MRT- und PET Messungen, welche dem logistischen Aufwand und der
Dauer der Untersuchungen selbst geschuldet war, kann Einfluss auf die Vergleichbarkeit
von MRT- und PET Aufnahmen genommen haben, sollte der Infarkt sich zwischen den
Messungen beider Modalitaten weiter ausgebreitet haben. Allerdings ist davon
auszugehen, dass der Zeitabstand keine relevante Auswirkung auf die Messungen und
die berechneten Parameter dieser Arbeit hatte, da wahrend der gesamten
Untersuchungsdauer der NIHSS Score erhoben wurde. Dieser Kkorreliert mit der
InfarktgroRe (56) und Patienten mit einer Verschlechterung des klinischen NIHSS Scores
von mehr als 2 Punkten wahrend oder zwischen den Untersuchungen wurden von der
Studie ausgeschlossen. Diese Problematik lasst sich nur durch PET-MR Hybridscanner
vollstandig vermeiden. In der Studie von Werner et al. (120) wurden 10 Patienten mit
einem akuten ischamischen Schlaganfall in einem PET-MR Hybridscanner untersucht. In
dieser Studie konnte nicht fiir alle Patienten eine gute Ubereinstimmung von Perfusion
oder der Lasionsgrofde des Infarktes in PET und MRT gezeigt werden. Der Vergleich der
PWI Bilder mit denen der PET erfolgte in dieser Studie allerdings nicht grenzwertbasiert,
sondern lediglich visuell. Daher sind die Aussagen dieser Studie nicht ohne Weiteres auf
die von uns untersuchte Fragestellung ubertragbar und ein Vergleich mit den von uns

erhobenen AUC Werten und Grenzwerten der Perfusionsparameter ist nicht moglich.

Auch die GroRe unseres Patientenkollektivs kann als Limitation dieser Arbeit betrachtet
werden. Allerdings ist die Gesamtzahl von 22 Patienten aufgrund der sehr aufwandigen
Logistik das grofRte bisher publizierte Patientenkollektiv zur Klarung dieser Fragestellung.
Insbesondere die kurze Halbwertszeit des 'O erfordert, neben der Méglichkeit in
unmittelbarer Nahe zur Intensivstation beziehungsweise Stroke Unit akute
Schlaganfallpatienten mittels MRT und PET messen zu kdnnen, auch ein Zyklotron in

direkter Umgebung zum PET Scanner.
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Daher gibt es bisher nur eine weitere Studie von Takasawa, die einen ahnlichen
Versuchsaufbau hat. Das Patientenkollektiv hier ist mit 5 Patienten jedoch wesentlich
begrenzter. Auch die Studien von Werner et al. (120) (10 Patienten) und Hatazawa et al.
(112) (9 Patienten) mit einem anderen, aber ebenfalls komplexen Versuchsaufbau

schlossen deutlich weniger Patienten ein.

Daruber hinaus ist das Penumbramodell bisher nur auf kortikale Schlaganfalle
Ubertragbar, was die Auswahl der Patienten weiter einschrankt. Die Ursache hierfur ist,
dass sich die Werte von CBF und CBV in der grauen Substanz von denen in der weilen
Substanz unterscheiden und der Einschluss von subkortikalen Arealen die ermittelten
Grenzwerte verfalschen wurde (34). Andere Schlaganfalltypen erfordern daher ein Modell

mit anderen Kriterien und Grenzwerten.

Die Validierung der PWI Karten erfolgte in unserer Studie mittels PET, was aktuell dem
Goldstandard zur in vivo Detektion der Penumbra entspricht (34, 56). Studien, welche
andere Bildgebungsmodalitaten wie MRT (87) oder Xenon-CT (42) zur Validierung von
PWI Parametern verwenden, konnen mit ahnlichen Auswertungsmethoden andere
Ergebnisse erzielen und aus diesem Grund auch andere Empfehlungen fur geeignete

Parameter und Penumbragrenzwerte aussprechen.

In der vorliegenden Arbeit wurde der in der Literatur etablierte obere Penumbragrenzwert
PET-CBF < 20 ml/100g/min zur Abgrenzung der Penumbra von der benignen Oligamie
genutzt (36-38). Wir wahlten diesen etablierten Grenzwert, da dieser auch in anderen
multimodalen Validierungsstudien (39-42) Verwendung fand und somit eine bessere
Vergleichbarkeit mit diesen Arbeiten gegeben ist. Nichtsdestotrotz werden in einigen
weiteren Arbeiten andere Penumbragrenzwerte gefunden.

So konnte das Erloschen der elektrischen Aktivitat in einer Studie bei
< 18 ml/100g/min (121) nachgewiesen werden und der Beginn neuronaler Ausfalle wird
in der Literatur bei < 22 ml/100g/min beschrieben (33). Der in der Literatur etablierte
obere Penumbragrenzwert < 20 ml/100g/min stellt daher einen Mittelwert aus
verschiedenen Studien dar (17, 34, 122).
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Takasawa et al. (41) nutzten zur Detektion der Penumbra mittels PET sowohl den
Penumbragrenzwert CBF < 20 ml/100g/min als auch die klassische Penumbradefinition
bestehend aus CBF (< 20 ml/100g/min), CMRO; (> 63 ng/100g/min) und einer erhdhten
OEF (> 0,55).

Diese klassische Penumbradefinition ist zwar genauer, der logistische Aufwand fur diese
zusatzlichen Messungen ist jedoch noch wesentlich hoher und nicht bei allen Patienten
mit akutem Schlaganfall durchfuhrbar, da zur Bestimmung der Parameter OEF und
CMRO; zusétzlich die Inhalation von '°0-O, notig ist. Fur die untersuchten
PWI  Parameter konnten keine relevanten  Unterschiede der beiden
Validierungsmethoden hinsichtlich der Fahigkeit zur Abgrenzung der Penumbra
nachgewiesen werden. Sensitivitat und Spezifitat waren fur MTT, TTP und Tmax
unabhangig von der  Validierungsmethode hoch. Dies zeigt, dass
PET-CBF < 20 ml/100g/min als alleiniges Kriterium zur Detektion der oberen
Penumbragrenze gut geeignet ist.

Die untere Penumbragrenze, welche wesentlich durch CMRO, charakterisiert wird und
sich im Zeitverlauf verschiebt, wird im Mismatchkonzept durch die DWI ermittelt und hat
daher keine Relevanz in Bezug auf eine Optimierung der PWI Parameter und deren

Grenzwerte.

Ebenso wie in vielen anderen Studien (85-87, 91, 92) betrug die magnetische Flussdichte
des von uns verwendeten Magnetresonanztomographen 1,5 T. In anderen Studien, wie
von Wouters et al. (84) und Takasawa et al. (41), wurden starkere Magnetfelder mit einer
magnetischen Flussdichte von 3 T genutzt. Der Vorteil von 3 T MR Scannern ist eine
hohere Bildqualitat, welche durch einen Anstieg der Signalintensitat und daraus
resultierend einer hoheren SNR zu erklaren ist (123). Diese Steigerung der SNR konnte
unter anderem von Yongbi et al. (124) fur ,arterial spin labeling” (ASL) und von Gati et al.
(125) fur die funktionelle Magnetresonanztomographie (fMRT) nachgewiesen werden.
Wahrend bei ASL durch eine veranderte Langsmagnetisierung des Blutwassers das Blut
selbst zum endogenen Kontrastmittel wird (124), kann beim fMRT durch regionale
Veranderungen von CBV, CBF und des Desoxygenierungsgrads des Hamoglobins
(BOLD Effekt) eine Veranderung neuronaler Aktivitdt nachgewiesen werden (125). Bei
beiden Verfahren sind die messbaren Anderungen der Magnetisierung im Vergleich zur

Perfusionsmessung mit paramagnetischem Kontrastmittel viel geringer.
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Die gemessenen Unterschiede der Magnetisierung bei ASL beispielsweise sind haufig
geringer als 1 % (126), weshalb sie in der Regel nicht direkt auf den MRT Aufnahmen zu
sehen sind. Die Verwendung von gadoliniumhaltigem Kontrastmittel hingegen ermoglicht
durch die gute Magnetisierbarkeit so grof3e Signalintensitatsunterschiede, dass der
Kontrastmitteldurchgang, auch bei einer geringeren Feldstarke von 1,5 T, direkt zu
beobachten ist (50).

Dass die kurzere Scandauer die Aufnahmen weniger anfallig fur Bewegungsartefakte
macht, spricht ebenfalls fur die Verwendung von 3 T Tomographen. Weitere Vorteile von
starkeren Magnetfeldern sind die Verkurzung der Aufnahmezeit und die Reduktion der
Kontrastmittelmenge bei gleichbleibender SNR (123). Bei Verdopplung der
magnetischen Flussdichte von 1,5 T auf 3 T ist eine Reduktion des Kontrastmittels um
die Halfte moglich (127). Dies ist gerade aufgrund neuer Erkenntnisse, dass sich
gadoliniumhaltige Kontrastmittel im Hirn ablagern (128) und dem Risiko fur eine
nephrogene systemische Fibrose (129) bei eingeschrankter Nierenfunktion nach
Kontrastmittelgabe, von Vorteil.

Trotz dieser klinischen Vorteile der hOheren magnetischen Flussdichte ist hier von keiner
Einschrankung der Qualitat der mittels 1,5 T MR Scanner gemessenen PWI Aufnahmen
auszugehen, da durch eine hohere SNR kaum mehr Informationen in Bezug auf die
Perfusionssituation gewonnen werden konnen.

Diese Tatsache erklart eventuell auch die gangige Praxis, Messungen beider Feldstarken
(1,5 Tund 3 T) in eine gemeinsame Auswertung einflieRen zu lassen (84, 130). Ein
direkter Vergleich der DSC PWI im 1,5 T und 3 T Tomographen ist allerdings noch nicht

publiziert worden.
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Auch verschiedene Auswertungsprogramme konnen zu abweichenden PWI| Karten und
damit letztendlich zu anderen AUC Werten und Penumbragrenzwerten fuhren. Wir
wahlten fur die Erstellung der PWI Karten das Programm PMA (Version 5.0). Es handelt
sich hierbei um eine akademische Software, welche bereits im Vergleich mit anderen
akademischen und kommerziellen Softwarepaketen anhand digitaler Phantome validiert
wurde und fur welche eine hohe Genauigkeit nachgewiesen werden konnte (105).
Dennoch kann es durch die Anwendung anderer akademischer oder kommerzieller
Programme zu Unterschieden zwischen den berechneten PWI Karten kommen, was die

Vergleichbarkeit der Studien untereinander einschrankt.

Eine weitere Variable im Studiendesign stellt die Wahl der Dekonvolutionsmethode dar.
Fir die Berechnung von Tnax nutzten wir die sSVD nach Ostergaard. Die Mdglichkeit,
dass die Ergebnisse abweichen, wenn eine andere Dekonvolutionsmethode gewahlt
wird, besteht. Allerdings konnte flr Tnax in einer vorangegangenen Studie von
Zaro Weber et al. (116) kein signifikanter Unterschied zwischen der sSVD oder
oSVD Dekonvolutionsmethode verzeichnet werden. Der Einfluss der

Dekonvolutionsmethode scheint daher auch in diesem Fall nicht signifikant zu sein.

Zur Bestimmung der Grenzwerte in den PWI Karten nutzten wir als optimalen Grenzwert
den ESST der ROC Kurve, welchen auch einige weitere, in dieser Arbeit aufgeflhrte
Studien nutzten (39, 40, 87). Fur andere Fragestellungen kann es notwendig sein, die
Gewichtung eher auf Sensitivitat oder Spezifitdt zu legen, sodass sich andere optimale

Grenzwerte ergeben.
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6. Fazit

In der vorliegenden Arbeit wurden PWI Karten der bisher weniger etablierten
nicht-dekonvolierten und nicht-zeitbasierten PWI Parameter Cnax, MS und CBV mittels
®0O-Wasser PET validiert. Die AUC Werte aus der ROC Kurvenanalyse zeigten das
Uberraschend gute Abschneiden des nicht-dekonvolierten Perfusionsparameters
Cmax (AUC 0,92), welcher der beste untersuchte PWI Parameter zur Detektion der

oberen Penumbragrenze PET-CBF < 20 ml/100g/min war.

Absolute Grenzwerte von Cnax sollten aufgrund der Streuung der Grenzwerte nicht
verwendet werden. Die Anwendung eines relativen Grenzwertes (< 0,66) nach
Normalisierung mit der kontralateralen Hemisphare ist aufgrund der guten Ergebnisse,

die dieser Parameter in unserer Arbeit erzielte, jedoch sehr zu empfehlen.

Tmax, €in Parameter der in Studien haufig zur oberen Begrenzung der PWI Lasion und
damit der oberen Penumbragrenze verwendet wird, schnitt hier nicht signifikant besser
ab als Cnax. Die Dekonvolution ist daher nicht pauschal als besseres Verfahren zur

Detektion der Penumbra anzusehen.

Im akuten ischamischen Schlaganfall hat Cnax in der klinischen Routine einen
entscheidenden Vorteil gegenuber dekonvolierten PWI Parametern, da durch die
fehlende Dekonvolution nicht nur eine untersucherunabhangige, sondern auch eine
schnellere Auswertung maoglich ist, wodurch eine rekanalisierende Therapie schneller
begonnen und die Prognose der Patienten verbessert werden kann.

Die Verwendung von Cnax ist daruber hinaus bei Patienten von Vorteil, die durch
stenookklusive Erkrankungen chronische Flussgeschwindigkeitsminderungen aufweisen
und/oder deren PWI Aufnahmen keine AlIF Markierung zulassen.

Cmax ist damit ein zeitsparender und untersucherunabhangiger PWI Parameter, durch
den die Penumbra detektiert und in der Konsequenz Hirngewebe im akuten ischamischen

Schlaganfall vor dem Untergang gerettet werden kann.
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