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1. Einleitung

Die medizinbiologische Modellierung ist eine komplexe Aufgabe und die Werkzeuge
verschiedener Fachgebiete werden fiir sie bendtigt: die Prinzipien der Physik und der
Chemie, numerische und mathematische Methoden, sowie statistische Verfahren. Das Ziel
der Modellierung ist, eine einfache Abbildung von der Realitit zu definieren und diese mit
mathematischen  Gleichungen auszudriicken. FEin Modell besteht aus einem
Gleichungssystem, das, mittels der gemessenen Daten, Informationen iiber die nicht
messbaren Werte der Realitdt liefert. Falls mit einem Modell die normalen
medizinbiologischen Systeme gut dargestellt werden konnen, dann kann bestimmt werden,
in wie weit sich eine kranke Funktionalitit vom normalen Standard abweicht. Die Art der
Information, die mittels der Modellierung iiber ein System bestimmt werden soll, ist
abhingig davon, wie man die Systeme vergleichen mochte. Deshalb werden das Modell
und dadurch auch die zugehorigen mathematischen Gleichungen von der gewiinschten
Information definiert. Die in den mathematischen Gleichungen enthaltenen unbekannten
Koeffizienten schreiben vor, welche Werte wihrend eines Messprotokolls gemessen
werden miissen. Am Ende der Messung werden die gemessenen Werte in die Gleichungen

eingesetzt und so wird die gewiinschte Information erhalten.

1.1 Stoffwechsel Modellierung

Der biologische Zustand eines lebenden Organs wird durch seine metabolische Aktivitit
charakterisiert. Diese Aktivitit kann mit den Stoffwechselmodellen bestimmt werden,
dadurch konnen die Gewebsdnderungen und die Gewebstitigkeiten, die mit den
Stoffwechselstorungen in Zusammenhang stehen, gut beobachten werden. Die
Kompartment-Modellierungsmethode ist ein Werkzeug, mit dem die Stoffwechselsysteme
gut darstellbar sind (1, 2, 3, 4). In diesem Fall werden im untersuchten lebenden System
radioaktiv markierte Molekiile verwendet, die am Stoffwechsel des beobachteten Organs
teilnehmen. Diese radioaktiv markierten Substanzen nennt man radioaktive Tracer. Das
System wird von dem Standpunkt des Tracers in mehrere homogene Verteilungsriume,
genannt Kompartmente, geteilt. Zwischen den verschiedenen Kompartmenten kann durch
verschiedene Transportmechanismen ein Materialtransport stattfinden. Der Tracer verteilt
sich durch diese Transportmechanismen auf die Kompartmente, wobei ein Teil in
bestimmten Kompartmenten gebunden bleibt. Nach einer gewissen Zeit stellt sich ein

Gleichgewicht ein. Dieser Zustand ist durch den im Organismus bestehenden Transport-



und Bindungsmechanismus definiert. Der Transport des Tracers zwischen den
Kompartmenten und auch die Bindung des Tracers in den Kompartmenten haben im
Gleichgewicht eine konstante Geschwindigkeit, welche die Transportraten zwischen den

Kompartmenten bestimmt und die charakteristisch fiir einen bestimmten Stoffwechsel ist.

1.2 Metabolische Aktivitit des Knochens

Die Bestimmung der metabolischen Aktivitit des Knochens ist von gro3er Bedeutung fiir
die Diagnostik verschiedener Knochenerkrankungen sowie fiir die Therapienkontrolle.
Durch die Positronen-Emissions-Tomographie (PET) mit radioaktivem (F-18)-Fluorid als
Tracer kann der Knochenstoffwechsel in einer nicht-invasiven Art gemessen werden (4).
Nach der intravendsen Gabe des Tracers gelangt ein Teil der radioaktiven (F-18)-Fluorid-
Ionen aus dem Blut in das Knochengewebe. Ein Teil des extrahierten Fluorids wird durch

lonenaustausch mit Hydroxylgruppen des Hydroxylapatits, Cajo(PO4)6(OH)p, in die

Knochenmatrix eingebaut, wodurch Fluorapatit - Cajo(PO4)sF > - entsteht (6).

Blut Knochengewebe
Plasma freies F-18 gebundenes F-18
—— —_—
[F] [F] [F]-Apatit
B —

Abbildung 1: Der Fluoridstoffwechsel.

Die Positronenstrahlung des Fluorides ist durch die damit verbundene
Vernichtungsstrahlung mit einem PET-Scanner messbar. Die Intensitéit des Transports des
Fluorids vom Blutpool in Richtung des Knochengewebes charakterisiert die metabolische
Aktivitdat des Knochens (7). Durch die Bestimmung der F-18-Transportrate kénnen zum
Beispiel die Osteoporose und die Paget-Krankheit diagnostiziert werden. Die erste zeigt
niedrigere Transportraten und bei der zweiten ist die Rate erhoht (8, 9). Mit dieser
Methode konnen Verlaufskontrollen nach knochentherapeutischen oder operativen
Eingriffen durchgefiihrt werden (10, 11).

Fiir die Bestimmung des F-18-Transports wird ein kinetisches, medizinbiologisches
Modell benétigt, das ein Gleichungssystem definiert. Man setzt die wédhrend der PET-

Untersuchung gemessenen Werte in das Gleichungssystem ein und bekommt so die



metabolische Rate der Knochen. Die Qualitit der Ergebnisse ist abhingig von den
Messungen, von dem ausgewdhlten kinetischen Modell und von der Qualitit der

Berechnungen.

1.3 Parametrisches Bild

Hier wird ein lebendes System dreidimensional betrachtet, das aus kleinen

Volumenelementen besteht. Die dreidimensionalen Volumenelemente nennt man Voxel.

Jedem Voxel wird ein numerischer Wert, ein Parameter, zugeordnet. Der assoziierte

Parameter kann zum Beispiel ein Wert einer Tracertransportrate sein. In diesem Fall kann

man aus dem parametrischen Bild, fiir eine bestimmte Korperregion (Region Of Interest —

ROI), die minimale, mittlere und maximale Tracertransportrate berechnen, die sich dann

vergleichen ldsst:

- mit den Transportraten einer anderen Region des selben Organismus,

- mit den Transportraten der selben Region des selben Organismus zu einem
unterschiedlichen Zeitpunkt,

- mit den Transportraten einer dhnlichen Region eines anderen Organismus.

Das parametrische Bild wird fiir die Quantifizierung, Diagnostik und Therapiekontrolle

von Stoffwechselvorgingen verwendet (4, 5).

1.4 Zielsetzung

Diese Arbeit hat das Ziel, ein Protokoll fiir die Bestimmung der metabolischen Rate des
Knochens zu definieren. Als Protokollziel wurde das parametrische Bild der
Knochenkinetik ausgewihlt. In jedem Bildpunkt des Bildes ist die F-18-Transportrate als
Projektion eines Voxels enthalten. Dadurch kann die lokale metabolische Rate des
Knochens dargestellt werden. Die mit dieser Methode dargestellter Bilder sollen fiir die
nicht-invasive, kinetische Quantifizierung des Knochenstoffwechsels mittels der
Positronen-Emissions-Tomographie am Minischwein als Grundlage dienen. Wihrend der
Entwicklung des Protokolls wurde das Folgende definiert:

das mathematische Modell,

die notigen Prozesse fiir die Datenakquisition und Datenverarbeitung und

die Qualititserwartungen fiir die gesammelten Daten.
Das Protokoll wurde getestet und die Testergebnisse wurden ausgewertet.
Eine kinetische Untersuchung wird mit einer dynamischen Datenakquisition erreicht.

Durch eine Serie von zeitlich begrenzten Messungen kann das Erreichen des



Gleichgewichts erfasst und die Transportrate bestimmen werden. Dies bedarf einer sehr
gut eingestimmten Teamarbeit. Das Protokoll wurde mit einem iterativen Verfahren
mehrmals optimiert, um mit minimaler Arbeit die Daten mit maximaler Genauigkeit zu
erhalten. Die numerische Losung der Gleichungen des Modells ist ein
informationstechnisches Problem. In dieser Arbeit wurde dieses Problem durch die
Entwicklung mehrerer flexibler Programme gelost, welche die schnelle Losung der

Gleichungen erzielen und gleichzeitig die Kontrolle der Ergebnisse erlauben.



2 Methoden und Materialen

2.1 Planen des Untersuchungsprotokolls

Das  Untersuchungsprotokoll ~ wurde, — wegen  der  Ubersichtlichkeit,  mit
Datenflussdiagrammen geplant und gezeigt. Das Protokoll wurde im ersten Schritt als eine
Prozedur betrachtet, die als Input sowohl das zu untersuchende biologische System als
auch den Tracer und als Output das parametrische Bild hat (Abbildung 2). Ein Bildpunkt
des Bildes reprisentiert ein Voxel und enthilt die Information iiber die metabolische Rate

des Knochens dieses Voxels.

Subjekt
biologisches /ﬁ
System p0
A parametrisches,
kinetische Bild Arzt
Untersuchung
—>
Tracer
Labor — \. /

Abbildung 2: Kontextdiagramm des Untersuchungsprotokolls fiir die Darstellung der F-18-parametrischen
Bilder. Das Untersuchungsprotokoll ist eine Prozedur, mit der aus einem lebenden Organismus eine bis jetzt
unbekannte Information erhalten wird. In diesem Fall enthiilt die Information ein parametrisches Bild.

Bei der Planung des Protokolls wurden folgende Schritte durchgefiihrt:
das Untersuchungsprotokoll wurde in mehrere Teilprotokolle aufgeteilt,
das Modell wurde ausgewdhlt und das Gleichungssystem aufgestellt,
die unbekannten Koeffizienten des Gleichungssystems wurden analysiert,
die Teilprotokolle wurden in die Prozesse geteilt,
die Prozesse wurden analysiert und die Messmethoden der unbekannten Koeffizienten
definiert,
das ganze Untersuchungsprotokoll wurde implementiert,
das Protokoll wurde getestet,

die Testergebnisse wurden ausgewertet.

2.2 Teilprotokolle der Untersuchung

Erst wurde das Untersuchungsprotokoll in drei Teilprotokolle zerlegt (Abbildung 3):

P1 — die Vorbereitung des untersuchten Organismus fiir das Messprotokoll,



P2 — die Durchfithrung der Messungen,
P3 — die Berechnung des Modells.

Arzt

biologisches parametrisches
System Tracer Bild

Messung

Protokoll Modellrechnung

Vorbereitung
Protokoll

vorbereitete Messwerte

Kﬁier

vorbereitet
Kérper

Daten

1 Messgeriit 2 Daten

Abbildung 3: Am Anfang wurde das Protokoll auf die Protokolle: Vorbereitung, Messungen und
Berechnungen geteilt.

2.3 Modellauswahl und die Aufstellung des Gleichungssystems

Bei der Planung eines Protokolls hat die Modellauswahl eine grole Bedeutung. Das
Gleichungssystem des ausgewihlten Modells definiert die Datenakquisition und seine
Losung ergibt die gesuchte Information. Deshalb wurde hier eine griindliche Analyse
durchgefiihrt.

Zur Modellierung wurde die Kompartment-Methode ausgewéhlt.

2.3.1 Das Kompartmentmodell
Der Stoffwechsel eines Organismus ist aus dem Aspekt eines Tracers sehr kompliziert. Die
volle mathematische Beschreibung wiirde in einem Modell sehr viele Parameter enthalten,
und das wiirde die Anwendung des Modells beschrinken. Bei der Bestimmung der
Transportrate des Tracers im Organismus wurden folgende Vereinfachungen verwendet
(Abbildung 4):

der Organismus besteht aus mehreren, von dem Standpunkt des Tracers homogenen

Verteilungsrdumen — aus den Kompartmenten,

zwischen den Kompartmenten kann ein Transport des Tracers bestehen,

wenn ein Tracer von einem Kompartment in ein anderes iibertritt, vermischt er sich

unendlich schnell in dem neuen Kompartment.
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Abbildung 4: Das einfache Kompartmentmodell. Das erste Rechteck reprisentiert ein homogenes
Kompartment mit einer c;(t) Tracerkonzentration, einem s;(t) Influx und einem ej(t) Ausstrom zum Zeitpunkt

t. Den Materialtransport zwischen den Kompartmenten beschreiben die Koeffizienten kji( t) und kij( t).

In speziellen Fillen kann zwischen den Kompartmenten der Austausch limitiert sein. In
solche Kompartmente geht der Tracer nur in eine Richtung hinein, und bindet sich dort
irreversibel. Vom Standpunkt eines Kompartment-Modells fiir (F-18)-Fluorid ist das
Blutplasma das erste Kompartment. Es bekommt das Fluorid von der Umgebung und
transportiert es bis zum Knochengewebe. Die Bindung des (F-18)-Fluorids in dem
Knochengewebe kann als ein Kompartment ohne Ausstrom (Irreversibel) betrachtet

werden (Abbildung 5).

Blutplasma
|
1> — -1
/T\é—\ll,l\é— \!//]\é—
! —$ Kompartmenten mit Ausstrom -T=
<1 | <71l A
1>V 1> 1SV | 1
<T | < <

Kompartment ohne Riickfluss

Abbildung 5: Das Kompartment ohne Riickfluss. Aus solchen Kompartmenten gibt es keinen Riickfluss, der
Tracer baut sich hier ein. Der dicke Pfeil bezeichnet die effektive Transportrate.

Die Geschwindigkeit der F-18-Bewegung von dem Plasma in die Richtung des
Knochengewebes ergibt die effektive Transportrate. Sie ist abhéngig von der Menge der

Fluorid-Ionen, die im Plasma angeboten sind, und von der Qualitit des Knochengewebes.
2.3.2 Dreikompartmentmodell der Knochenkinetik

In das Blut applizierte (F-18)-Fluorid-lonen haben zwei Moglichkeiten, das Blut zu

verlassen: entweder iiber die Nieren in den Urin und dann aus dem Korper oder iiber

11



Knochenkapillaren ins Knochengewebe und dort eventuell Einbau in den Knochen (4).
Weil nicht jedes, in das Knochengewebe gelangte Fluorid-lon dort eingebaut wird, ist die
F-18-Kinetik zweckmiBig iiber ein Dreikompartmentmodell wie folgt zu betrachten
(Abbildung 6):

¢p — das Plasma-Kompartment,

C. — das extrazelluldre Kompartment, das die freien Fluorid-Ionen im Knochengewebe

présentiert,

cp — das Kompartment, das die an Apatit gebundenen Fluorid-Ionen im

Knochengewebe prisentiert.
Bei diesem Modell miissen die F-18-Ionen erst in das Extrazelluldar-Kompartment kommen
und haben danach die Moglichkeit, im Knochen an Apatit gebunden zu werden. Das
Modell schlieB3t nur diese F-18-Ionen in dem dritten Kompartment ein, die an der Bildung

des Fluorapatits teilgenommen haben. Die Parameter K;, k» , k3, k4 bezeichnen die

vorwirts und riickwirts gerichteten Transportkonstanten, die den Fluorid-Transport
beschreiben. Diese Parameter sollen mit den Messungen und dem Modell moglichst exakt

geschitzt werden.

Blut Knochengewebe
freies F-18 gebundenes F-18
| K, ks
| ] 5 _
i Plasma
: ky ky
1 Cp - T

Abbildung 6: Das Dreikompartmentmodell fiir F-18-Fluorid-lIonen. Die Konzentration im Plasma kann iiber
die Blutproben, die Konzentration im Knochengewebe mit dem PET-Scanner gemessen werden.

Im Knochen gebundenes Fluorid entfernt sich von dort nur sehr langsam im Vergleich zur
normalen Untersuchungsdauer, so dass der Riickstrom vernachlidssigt werden kann.

Deshalb wird das Kompartment c;, in dem Modell als ein irreversibles (ohne Riickfluss)

Kompartment betrachtet. Der Parameter k, wird dann ein Wert von null haben: k, = 0.
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2.3.3 Gjedde-Patlak Verfahren und die graphische Losung des Modells

Das oben angezeigte Modell, fiir das k; = 0 gilt, hat eine elegante Losung, die einen
einfachen und nutzbaren Zusammenhang zwischen der in dem Plasma und der in dem
Knochenpool befindlichen Tracerkonzentration zum Zeitpunkt ¢ gibt. Aus diesem
Zusammenhang kann die Transportrate des Knochengewebes - der Parameter K, -
bestimmt werden, beziehungsweise die metabolische Rate des Knochengewebes (12).

Die Parameter: ¢,(1), c,(1), c;(t) sind die F-18-Konzentrationen in den entsprechenden
Kompartmenten des Dreikompartmentmodells zum Zeitpunkt # und c;(¢) ist die F-18-
Konzentration im gesamten Knochenpool, einschlieBlich freie und gebundene F-18-Ionen
zum Zeitpunkt z, beziehungsweise: c;(t)=c,(t)+cy(t). Die Funktionen

de, (1) dc,(t) dc,(r) dc,(t)
dt =~ dr T dt T dt

sind die Verdnderungen der Konzentrationen in den

entsprechenden Kompartmenten zum Zeitpunkt 7. Dann gilt:

dt
de, (t
Cd”—t()zk3 ety fir ky=0 2]

Die Veridnderung von c¢;(t) in dem Knochenpool zum Zeitpunkt ¢ entspricht der Summe der

Verinderungen in seinen Unterkomponenten:

dc,(t) dc,(1) N dc, (1)
dt dt dt

[3]

[2] wird in [3] eingesetzt:

dc,(t) dc,(1) N
dt dt

ky-c,(t) [4]

Aus [1] wird c,(t) berechnet und dann in [4] eingesetzt:

c,(t)= K, 'cp(t)— 1 M
k, +k, k,+k, dt
dc, (1) _ Kk, O+ k, dc,(t) (5]
i k,+k, 7 k, +k, dt

Nach der Integration wird aus [5] bekommen:

Kk k
c,()=—""~|c (t)-dt+—2—c,(t 6
0= fe, @ i [6]
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Nach einer bestimmten Zeit, nach der die Tracerverteilung im Gleichgewicht ist, werden
die Konzentrationen in dem Plasma-Kompartment und in dem Extrazelluldr-Kompartment

de, (1) _ de,()
dt dt

konstant bleiben:

=0. Dann sind ¢, und p proportional. Das Verhiltnis,

das zwischen Plasma- und extrazellulirem Kompartment besteht, beschreibt ein
Verteilungskoeffizient: V. Giiltig ist also:
c, )=V, ¢, (@) [7]

[7] wird in [6] eingesetzt:

Kk k,V.
c.()=—""~|c (t)-dt+—2%c (¢
) [, () dr+- = (1)

k 2 + 3 2 3
Die beiden Seiten der Gleichung werden durch ¢, () geteilt:

o) Kk | O dt kY,
c,t) k,+k, c,(1) k,+k,

[8]

Werden drei neue Funktionen eingefiihrt:

A c (t)-dt
y(n =51 X (1) = Je,0-ar v, =Kol [9]
c,(t) c, (1) k, +k,
dann wird die Formel [8] wie folgt dargestellt:
Y(t)zKl—l%-X(t)+Vx [10]
k, +k,

Dieser Zusammenhang hat eine lineare Form und ist fiir das Gleichgewicht der
Tracerverteilung giiltig. Die Formel enthilt die F-18-Konzentrationen des Blutplasmas und
des Knochengewebes als Messparameter.

Die Konzentration einer Substanz ist die Substanzmasse pro Volumeneinheit. Wenn bei
der Messung die einzige strahlende Substanz in dem System F-18 ist, dann ist die F-18-
Konzentration direkt proportional zur Aktivitdt pro Volumeneinheit. Deshalb konnen statt
der Konzentrationen in dem Modell die Aktivititen pro Volumeneinheit verwendet
werden. Diese konnen einfach gemessen werden. Bedingung ist, dass wéihrend der
Stoffwechseluntersuchung im gesamten Organismus F-18 die einzige strahlende Substanz
ist. Dann kann akzeptiert werden, dass unter Konzentration eines Kompartmentes — c(t) —
die Messung der Aktivitit pro Volumeneinheit verstanden wird.

Die Formel [10] zeigt im Gleichgewichtszustand das Verhiltnis der im Plasma

angebotenen und der im Knochen befindlichen F-18-Konzentrationen an. Sie definiert fiir
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das beobachtete Gewebe eine metabolische Rate: K,,,. Die Linearitit von X und Y in den
Gleichungen des Modells erlaubt, dass zu den Zeitpunkten #;, zu denen Messungen
gemacht wurden, X(#;) und Y(¢;) ausgerechnet und in einem Koordinatensystem gezeichnet

werden konnen. Eine Gerade kann dann aufgrund der Linearitit zu den Punkten angepasst

_ Kk

werden. Die Steigung der Gerade istt K, =
ky +k,

und entspricht der

Nettofluoridaufnahme pro Zeiteinheit im Knochen, zum Beispiel in der Einheit ml/min/ml
(ml radioaktives Blut pro Minute pro ml Knochenvolumen). Der Schnittpunkt mit der Y

Achse ist die Konstante V, aus dem Modell (Abbildung 7). Als Parameter in den

. . . K, -k ) . .
parametrischen Bildern dient der Wert —~—-. Die experimentell ermittelten Werte X und
+
2 3

Y weichen aber etwas von der idealen Gerade ab, weshalb die Anpassung mit einer
numerischen Methode durchgefiihrt wird. Zur Erzeugung des parametrischen Bildes muss

der K,,-Wert in jedem beobachteten Voxel ausgerechnet werden. Die oben definierte
Methode fiir die Berechnung der K,,,-Parameter kann gut algorithmisiert und mit

Computerprogrammen gelost werden.

(1) ¢, (t)-dt
) c, (t) =84 c, (t) x O opat mrt k, +k,
c, ()

Y(t)=

Abbildung 7: Die graphische Anpassung der Gerade in der Patlak Methode. Die Gerade wird an die Werte
Y(t;) und X(t;), die von Messungen stammen, angepasst und danach kann ihre Steigung bestimmt werden.

Im weiteren Verlauf wird entsprechend der Fachliteratur die mit der Patlak-Methode

ausgerechnete metabolische Rate als Kpm bezeichnet (4, 7, 8, 11).

2.4 Unbekannte Koeffizienten des Gleichungssystems des Modells

Zur Losung der Gleichungen des Modells sind zwei Messdatensétze erforderlich:

die F-18-Konzentrationen des Blutplasmas — cp( 1),
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die F-18-Konzentrationen des Knochengewebes - c;(1).

Die Konzentrationen werden iiber die pro Volumeneinheit gemessene Radioaktivitit des F-
18-Fluorids bestimmt. Zur Bestimmung der angepassten Gerade miissen die oben
formierten X(¢) und Y(t) Formeln mindestens zweimal berechnet werden. Aber man kann

nicht erwarten, dass die Zeitfunktion der F-18-Konzetrationen im Plasma: c,(z), eine

p
lineare Form hat, der Wert des Integrals der Funktion X(7) wére mit nur zwei Messungen

sehr ungenau. Deshalb sollen in den Perioden, in denen sich die Funktion c,(1) sehr

intensiv dndern, die Messungen hidufiger durchgefithrt werden. Im weiteren Verlauf

bezeichnet die Serie 7, 1), ... t,, die Zeitpunkte der Messungen.

Fiir die Implementierung des Protokolls gilt:

Die F-18-Konzentration des Plasmas: c,(7;) kann zu den ausgewdhlten Zeitpunkten

durch eine Serie von Blutproben mit anschlieBender Messung der Radioaktivitit
bestimmt werden.

Die F-18-Konzentration des Gewebes: ¢;( tj) zu den Zeitpunkten tJ kann mit dem PET-

Scanner iiber die Positronenstrahlung des F-18-Tracers gemessen werden.
Das Integral der Konzentrationen kann mit mathematisch-numerischen Standard-

Methoden berechnet werden.

2.4.1 Die F-18-Konzentration des Plasma-Kompartments

Die Aktivitit pro Volumeneinheit des Plasma-Kompartments zum Zeitpunkt #;, welche der

F-18-Konzentration entspricht, wird {iber die arteriellen oder vendsen Blutproben
bestimmt. Sofort nach Injektion des radiaktiven Tracers in den Organismus wird in den
BlutgefdBen die F-18-Konzentration und damit auch die Radioaktivitdt erhoht. Nach der
gleichméfigen Verteilung des Tracers im Korper wird die Blutaktivitdt exponentiell iiber
die Zeit sinken (4, 5, 10) (Abbildung 8). In den Blutproben kann das Blutplasma mit der
Zentrifuge von den Blutkorperchen getrennt werden und danach die Aktivitdt des Plasmas
pro Volumeneinheit gemessen werden.

In den Gleichungen des Modells ist das Integral der Zeitfunktion der F-18-Konzentrationen
im Plasma, die Flache zwischen den zwei Zeitpunkten unter der Kurve (Abbildung 8). Die
Trapez-Methode ist eine numerische Methode, bei der zwei nebeneinander stehenden
Messwerte mit einer Gerade verbunden werden und die Flidche der so formierten Trapeze
ausgerechnet wird (Abbildung 8). Die Fldchen der Trapeze werden danach summiert. Fiir

eine hohe Genauigkeit des Integrals am Anfang, wenn schnelle Konzentrationsanderung
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im Plasma auftreten, miissen Blutproben hdufiger entnommen und ihre F-18-Aktivitit

gemessen werden.

t

Abbildung 8: Die Zeitfunktion der F-18-Konzentration in dem Plasma. Iteration des Integrals mit der
Trapez-Methode.

2.4.2 Die F-18-Konzentration im Knochen

Der PET-Scanner erstellt zeitlich begrenzte Emissionsbilder. Diese stellen die momentane
Verteilung eines positronenstrahlenden Tracers im Organismus dar. Ein von dem Tracer
ausgestrahltes Positron trifft innerhalb kiirzester Wegstrecke (0,2 — 2,6 mm), auf eines der
im Korper iiberall anwesenden, freien Elektronen. Am Ort des Treffens werden Teilchen
vernichtet und zwei im 180°-Winkel auseinanderfliegende 511 keV starke Gammaquanten
werden erstehen. Diese Gammaquanten lassen sich mit zwei gegenseitigen
Koinzidenzdetektoren detektieren, die nur dann ein Signal erzeigen, wenn zwei 511 keV
Gammaquanten sie gleichzeitig erreichen (Koinzidenzschaltung). Der Ursprungsort der
Strahlung liegt dabei auf der Verbindungsgeraden der beiden Gammaquanten. Aus den
Daten, die im Kurs angeordnete Detektorpaare wihrend einer Akquisition liefern, konnen
die Schnittpunkte der Geraden bestimmen werden. Daraus kann die Verteilung des Tracers
wihrend der Datenakquisition in der Ebene der Messung, rekonstruiert werden. Die
Rekonstruktion fiihrt zu einem Schnittbild — genannt Plane. Ein PET-Scanner hat mehrere
Akquisitionsflichen (=Planes), weshalb das Ergebnis einer Datenakquisition eine
Schnittbildserie ist - ein sogenannter Frame (Abbildung 9).

Ein Bildpunkt eines Schnittbildes prisentiert ein kleines Volumenelement des Raums — ein
Voxel —, dessen GroBle abhingig von der Auflosung des PET-Scanners ist. Wéhrend der

Untersuchung wird zu jedem ¢; Zeitpunkt eine Schnittbildserie (=Frame) gemacht, die so

viele Schnittbilder enthélt wie Flachen pro Datenakquisition vorhanden sind. In den

zeitlich gestaffelten Frames kann die Aktivititsdnderung in einem Voxel verfolgt werden.
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Frame t; Frame t, Frame t,

Abbildung 9: Planes und Frames in Zeitpunkten t, t,, ..., t, aus einem dynamischen PET-Scan.

Wenn ein Voxel zum Knochengewebe gehort, wird dort eine Erhohung der F-18-
Konzentration iiber die Zeit geschehen. Anhand des Modells zur Bestimmung der
metabolischen Rate des Knochens, soll die Verteilung von F-18 im Ko&rper mehrfach zu

den Zeitpunkten tj, tp, ... t;;, gemessen werden. Die Aktivitit in einem Voxel des
Knochens im Zeitpunkt tj soll mit dem Integral der Blutaktivititsfunktion zwischen

Anfang der Datenakquisition und dem Zeitpunkt lj verglichen werden (Abbildung 10).

Cb A

/

\

————

1ty Iy s t, t

Abbildung 10: Der Verlauf des Angebots an F-18 im Plasma c,(t) und dessen Anhiiufung c,(t) innerhalb
eines zum Knochengewebe gehorenden Voxels.

Unter den Voxeln auB3erhalb des Knochengewebes sind die zu den Blutgefi3en gehorenden
Voxel wichtig. In diesen verhilt sich die F-18-Konzentration wie im Blutplasma. Durch
eine entsprechende Bearbeitung der Bildreihen kann die Aktivitit des Blutplasmas auch
anhand dieser Voxel berechnet werden (4, 13). Dadurch kann die Untersuchungsmethode
weiter beschleunigt und vereinfacht werden, denn es miissen nicht Blutproben gesammelt

und die Aktivitit von diesen gemessen werden. Bei der aus den Bildern abgeleiteten
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Plasma-Konzentration konnen jedoch zwei storende Faktoren auftreten. Der eine ist der
Spill Over Effekt, der sich daraus ergibt, dass die zu den Adern gehorenden Voxel wegen
der Kurven der Blutgefdae nicht einfach zu bestimmen sind, der andere ist der Partial
Volume Effekt: da die Dicke der Blutgefidlle nur ungefihr so grof} ist wie die Auflosung des
PET-Scanners, kommt es zu einer Verwischung der Aktivitit auf verschiedene Voxel. Da
die F-18 Konzentration in der Umgebung von Gefillen kleiner ist als in den Adern selbst,

kann es zur Folge haben, dass die Blutaktivitdt zu niedrig bestimmt wird.

2.5 Bestimmung der Prozesse des Untersuchungsprotokolls

Entsprechend dem dargestellten Modell werden zur Herstellung des parametrischen Bildes
die PET Bildreihen und die zu gleichen Zeitpunkten gemessene Aktivitit des Blutplasmas
pro Volumeneinheit bendtigt. Die Bildreihen sind aus den PET-Sinogrammen durch
Rekonstruktionsverfahren herzustellen. Die Aktivitit des Blutplasmas ist durch die
Messung der Blutplasmaproben mit einem Aktivitdtsdetektor zu bestimmen. Damit die
Sinogramme und die Plasmaproben zur Verfiigung gestellt werden, miissen nach einem

angemessenen Zeitplan t;, t,... t, Blutproben und PET-Bilder von dem jeweiligen

Organismus gesammelt werden. Dazu muss im Voraus ein Tracer in den Organismus
eingebracht werden. Die PET Emissions-Sinogramme entstehen schichtweise iiber den
untersuchten Korperquerschnitt, sie bilden die minutiose Verteilung des radioaktiven
Stoffes ab und geben dessen jeweilige Konzentration in den beobachteten Voxeln an. Ein
Teil der Strahlung aus dem Inneren des Organismus wird innerhalb des Organismus
absorbiert. Die Funktion der Absorption lédsst sich in den Voxeln des Organismus durch
einen Transmissionsscan messen. Vor der Eingabe des radioaktiven Stoffes soll daher ein
Transmissionsscan (Durchstrahlung des Organismus) erstellt werden iiber der zu
untersuchenden Region. Wihrend des Bildrekonstruktionsprozesses werden dann die
Emissionsbilder mit Hilfe der Transmissionsdaten korrigiert. Entsprechend dem oben
Erwihnten wurde die Untersuchung weiter in sieben Prozesse aufgelost und dann jeder
Schritt analysiert (Abbildung 11):

- pll — Anfertigung eines Transmissionsscans iiber der untersuchten Region.

- pl2 — Tracer-Injektion.

- p21 — Sammlung von Blutproben aus dem untersuchten Organismus nach dem im

Voraus bestimmten Zeitplan.
- p22 - Anfertigung von Emissions-PET-Scans nach dem im Voraus bestimmten

Zeitplan.
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- p31 — Messung der Aktivitit der Blutproben.
- p32 — Rekonstruktion der PET-Bilder.

- p33 — Herstellung des parametrischen Bildes.
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I
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Abbildung 11: Ausfiihrliches Datenflussdiagramm des Untersuchungsprotokolls.

2.6 Analyse der Prozesse und Festlegung der Messmethoden der unbekannten

Koeffizienten

2.6.1 Anfertigung des Transmissionsscans

Der PET-Scanner misst die Tracerverteilung im Organismus wéhrend der
Emissionsmessungen aufgrund der radioaktiven Tracerstrahlung. Ein Teil der Strahlung
wird jedoch schon im Organismus selbst absorbiert, so werden die gemessenen Werte
ungenau. Der Scanner bildet die Volumina des Organismus in Bildpunkten (=Matrix) ab.
Bei der Anfertigung des Transmissionsscans ldsst der Scanner mit der Hilfe einer
Rontgenquelle fiir eine definierte Zeit Strahlen durch den untersuchten Organismus, und
misst mit Hilfe der Detektoren die Absorption von dieser Strahlung. Nach der Messung
kann eine Funktion mit jedem Voxel der Bildmatrix assoziiert werden, die bestimmt, wie
grof3 die radioaktive Absorption in dem jeweiligen Voxel ist. Durch die Werte dieser

Funktion konnen die Messungen fiir jedes Voxel korrigiert werden. Die Lage des
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Organismus im Verhiltnis zu den Detektoren darf nach der Durchfithrung der
Transmissionsmessung bis zur Beendigung der Emissionsscans nicht gedndert werden. Nur
dieses Kriterium garantiert, dass sich der in der Transmission gemessene Korrekturwert auf
dasselbe Voxel bezieht wie bei der Emissionsmessung. Da der Organismus somit lange
Zeit, auch wihrend des Emissionsscans, in Ruhe bleiben muss, ist bei Messungen an
Tieren eine Narkose unentbehrlich.

Der Input des pll Prozesses ist der zu untersuchende Organismus, an welchem eine
Messung durchzufiihren ist. Der Output ist eine Datei mit einer Reihe von Sinogrammen,
die Daten iiber die Absorption von Voxel zu Voxel enthilt. Diese Korrektursinogramme
bilden den Input eines spiteren Vorganges: der absorptionskorrigierten Rekonstruktion von

PET-Bildern (Abbildung 11).

2.6.2 Tracerinjektion

Der Tracer, (F-18)-Fluorid, kann in Form einer sterilen physiologischen Kochsalzlosung in
den Blutkreislauf des untersuchten Organismus injiziert werden. Die Messungen erfolgen
tiber die Radioaktivitdt des Tracers. Die Dosis des Tracers darf den Stoffwechsel des
beobachteten Organs nicht beeinflussen und den Organismus nicht schéddigen, seine
Aktivitdt muss andererseits zur Durchfiihrung der Messungen ausreihend sein. Der Tracer
soll unmittelbar zu Beginn der Emissionsscans in den Blutkreislauf eingebracht werden.
Der Input des Prozesses sind der Organismus und der Tracer. Der prozesstechnische

Output ist der auf die Messung vorbereitete Organismus (Abbildung 11).

2.6.3 Entnahme von Blutproben

Blutproben miissen nach einem bestimmten Zeitplan gesammelt werden. Anfangs nach
Injektion des Tracers mit der groften Héufigkeit, diese kann im spiteren Vorlauf
stufenweise reduziert werden. Die anfanglich hiufige Blutprobenentnahme kann Probleme
verursachen, da sie zu dem Zeitpunkt durchgefiihrt werden sollte wie die ihr entsprechende
PET-Messung. In den ersten Minuten kann die Haufigkeit der Probenentnahmen 3mal pro
Minute sein. Der Prozess wird mit Katheter beschleunigt und prézisiert. Der Zeitplan der
Sammlung muss mit dem Zeitplan von den Emissions-PET-Scans iibereinstimmen,
andernfalls miissen die Werte der Blutproben interpoliert werden.

Input des Prozesses ist der auf die Untersuchung vorbereitete Organismus, Output ist die

Reihe von Blutproben (Abbildung 11).
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2.6.4 Anfertigung von Emissions-PET-Scans

Die Scans miissen, in Einklang mit der Sammlung von Blutproben, nach dem im Voraus
festgelegten Zeitpunkt akquiriert werden. Ein zu bestimmten Zeitpunkten durchgefiihrter
Scan (Frame) besteht aus Querschnittsbildern (Planes), deren Anzahl von den
Messungsebenen des PET-Scanners abhiingt. Im Prozess muss gesichert werden, dass der
Organismus in voller Ruhe bleibt.

Input des Prozesses ist der vorbereitete Organismus, der Output ist eine digitale Datei, die

eine Reihe von Emissions-Sinogrammen enthilt (Abbildung 11).

2.6.5 Bearbeitung der Blutproben
Die Halbwertszeit von Tracern, die bei PET-Untersuchungen eingesetzt werden, ist relativ
kurz, die von (F-18)-Fluorid ist zum Beispiel 109,7 Minuten. Die Aktivitit klingt rasch ab,
deshalb muss die Messung der Aktivitdt der Plasmaproben bald nach der Sammlung
durchgefiihrt werden. Die Bestimmung der Aktivitdt der Plasmaproben ist auf mehrfache
Art moglich:
- entweder wird das Blutplasma von den Blutkérperchen durch zentrifugieren
abgetrennt und die Aktivitdt des Plasmas pro Volumeneinheit gemessen, oder
- das Verhiltnis zwischen Plasma und der ganzen Blutprobe gemessen, dann miissen
die Aktivititswerte der Einheitsblutproben mit dem Verhiltniskoeffizient
multipliziert werden.
Bei Berechnungen des Modells, muss die Halbwertszeit in Betracht gezogen werden, die
eine fiir eine bestimmte Substanz durch die Zeit festgelegte Funktion ist. Bei den
gemessenen Aktivititen soll eine Zerfallskorrektur durchgefiihrt werden, als ob die
Aktivitit des Tracers mit dem Verlauf der Zeit konstant wire. Da die Anzahl der
Blutproben grof ist, kann die Korrektur mit einem Computerprogramm gelost werden.
Der Vorgang besteht aus zwei Schritten:
1. Messung der Probenaktivitit mit einem Detektor fiir Radioaktivitit.
2. Korrigieren der entstandenen Daten mittels des Zerfallskoeffizienten.
Input des Prozesses bilden die Blutproben, der Output ist eine Datei, die die
zerfallskorrigierte Aktivitét fiir alle Messzeitpunkte enthilt. Diese Datei bildet im Spiteren

den Input des Algorithmus, der das parametrische Bild herstellt (Abbildung 11).
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2.6.6 Rekonstruktion der PET-Bilder
Der Rekonstruktions-Algorithmus stellt Querschnittsbilder von den
Annihilationsvorgdngen im Organismus (von den Sinogrammen) her. Die Anzahl der
Querschnittsbilder (Planes) in den einzelnen Frames hingt von der Anzahl der Messebenen
des Scanners ab. Storenden Schwankungen in den Sinogrammen konnen durch einen
Glittungsalgorithmus vor der Rekonstruktion beseitigt werden. Je ein Bildpunkt der nach
der Rekonstruktion entstandenen Bilder zeigt in den einzelnen Voxeln des Organismus das
Ausmall  der Intensitit der Radioaktivitit in einer = Maleinheit  von
Aktivitdt/Einheitsvolumen. Die Grofle des Voxels hidngt von der horizontalen und
vertikalen Auflosungsfahigkeit des Scanners sowie von den Abstdnden zwischen den
Messebenen ab. Der Rekonstruktions-Algorithmus muss auch die radioaktive
Strahlenabsorption in den Voxeln des Organismus in Betracht ziehen, deren Werte im
Transmissionsfile, der am Anfang des Protokolls angefertigt wurde, zu finden sind.
Der PET-Scanner detektiert je eine Annihilation. Um die zum Voxel gehorende,
gemessene Radioaktivitdt auszudriicken, muss man die Empfindlichkeit des Scanners
kennen, das heillt, wie viele Annihilationen bei einer bestimmten Aktivitit registriert
werden. Diese Festlegung ist die sogenannte Kalibrierung des Scanners. Der Vorgang
erfolgt mit einem Phantom mit bekannter Radioaktivitdt. Die Kalibrierung muss vor den
Untersuchungen immer durchgefithrt werden. Die Empfindlichkeit kann je nach
Detektorringen abweichend sein. Das Ergebnis der Kalibrierung ist je nach Messebenen
ein Wert, der angibt, bei welcher Strahlungsintensitit in der jeweiligen Ebene wie viele
Annihilationsereignisse von dem Scanner registriert werden. Die Ergebnisse kommen in
eine Datei, die von dem Rekonstruktions-Algorithmus beim Erstellen der Bilder
beriicksichtigt wird, nur so kann spiter von den Bildern der Aktivititswert pro
Einheitsvolumen von Voxel zu Voxel, bestimmt werden.
Schritte des Prozesses:

1. Glittung der Sinogramme.

2. Herstellung der Bilder aus den Sinogrammen.
Input des Prozesses ist die Datei mit den Sinogrammen des Emissionsscans, die
Transmissionsdatei und die Kalibrationsdatei, der Output ist eine dynamische PET-

Bildreihen-Datei (Abbildung 11).
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2.6.7 Herstellung des parametrischen Bildes

Zur Herstellung des parametrischen Bildes werden die zu gleichen Zeitpunkten gemessene
Blutplasmakonzentration und die Konzentration in den Voxeln, die das Knochengewebe
des Organismus repridsentieren, bendtigt. Die beiden Aktivitdts-Wertereihen miissen in

derselben MaBeinheit angegeben werden (Abbildung 12).

Abbildung 12: Die gemessenen Konzentrationen in einem Graphen. Die Aktivititen pro Einheitsvolumen
miissen in der gleichen Mafleinheit angegeben und das Integral von der c,(t) Funktion auf jeden t, berechnet
werden (Bereich unter der c, Kurve)

Die Messung der beiden Aktivititen erfolgt mit zwei verschiedenen Geriten, deren
Empfindlichkeit von einander abweichen kann. Die Aktivitit des Blutplasmas wird durch
Aktivitdtsdetektoren eines Aktivimeters gemessen, die Aktivitit im Organismus wird von
den Detektoren des PET-Scanners bestimmt. Die Abweichung zwischen den zwei
Messgeriten kann durch einen Querkalibrationsfaktor ausgedriickt werden, der zeigt, in
welchem Verhiltnis die gemessenen Werte bei Messung von gleichen Aktivititen
abweichen. Die Werte der Aktivitit der Blutproben sind einfacher zu dndern wie die in den
PET-Bildern gespeicherten Werte, daher lohnt es sich, die PET-Anlage als Grundlage zu
nehmen und die Kalibrationswerte fiir das Aktivimeter zu bestimmen. Vor den Messungen
muss immer der Querkalibrationsfaktor bestimmt werden.

Laut der Herleitung des Modells ist die Formel Y (¢)= K‘TI% X(t)+V,_ erst nach dem

2 3

Eintritt des Gleichgewichtszustands der Tracer-Verteilung giiltig. Dann dndert sich die
Tracerkonzentration im Blutplasma nur noch gering und die Konzentration in dem
extrazelluliren Kompartment ist dazu verhiltnisgleich. Deshalb muss der erste Zeitpunkt
in der Messreihe bestimmt werden, ab dem der Gleichgewichtszustand eintritt. Dann ist
auch das Verhiltnis der X und Y Werte linear, und der gesuchte K,,,, Wert, die Steigung der
Geraden kann berechnet werden. Hétten wir nur zwei Messzeitpunkte, dann kdnnte man

die Gerade genau zu ihnen anpassen. Das durch die zwei Punkte bestimmte K),,, wire aber
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ungenau, daher braucht man mehrere Messzeitpunkte. Die durch die Messungen erhaltenen
(X,Y) Punkte liegen selbstverstindlich nicht exakt auf der Geraden. Das Ziel ist eine
Gerade zu finden, die zu den (X,Y) Punkten am besten passt (Abbildung 13). Wesentlich
ist, dass die vor dem Gleichgewichtszustand gemessenen Werte auller Acht gelassen

werden, da der Zusammenhang zwischen den X; und ¥; Werten nach dem Modell zu dieser

Zeit noch nicht linear ist. Demzufolge beeinflussen sie die Anpassungsfehler und damit

den Wert des Richtungsgebers negativ.

. Die
" . Anpassung ]-C (0)-dr
()= A | zudenzwei (1) 0"
c,(1) . Punkten \4 C e ST
}cﬂ(t)-dt

X (1) = A

Abbildung 13: Die Anpassung zu den zwei Punkten kann einen grofien Fehler verursachen. Messungen vor
dem Eintritt des Gleichgewichtszustands miissen aufser Acht gelassen werden.

Zum Anpassen der Gerade wurde die Methode der kleinsten Quadrate gewihlt. Diese
Methode definiert eine Anpassungs-Fehlerfunktion, und die Parameter der Anpassung
sollen so festgelegt werden, dass diese Fehlerfunktion minimal ist.

Die Gleichung der gesuchten Anpassungsgerade ist: Y =m-X +c. Die ¥, -m-X, —c

Formel, wobei die Werte von Y;und X; nach den [9] Formeln die zu #; Zeitpunkt gemessene
Werte sind, gibt die Abweichung zwischen der Annidherungsgerade und der i-sten Messung
an, also den Fehler der angepassten Gerade in dem X; Punkt. Der Fehler der Anpassung,
beziehungsweise die Fehlerfunktion wird durch die Addition der Absolutwerte der Fehler
zu jedem (X, Y;) Punkt ermittelt. Da das Quadrieren immer eine positive Zahl ergibt, lohnt
es sich, statt der Absolutwerte des Fehlers das Quadrat von dem oben beschriebenen
Unterschied in Betracht zu ziehen, und die Summe der Quadrate zu minimieren, also
abhidngig von m und ¢ das Minimum der Funktion f (m,c):i:(Yi—m-Xl.—c)2 zu suchen,
i1

wobei n die Anzahl der gemessenen Punkte bedeutet. Im Minimum ist der Wert der
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partiellen Ableitungen nach m und ¢ Null, also w =0 und % =, daraus ergibt
m C

sich ein Gleichungssystem:

(ixfj-m{zn“xij-b:ixiyi (iXiJ-mﬂ@-b:iYi
i=1 i=1 i=1 i=1

i=1

Das nach m und c¢ zu 16sen ist. Die Losung heif3t nach der Cramer-Regel:

D Y 0 ) N 05 i S0

i=1

EeHE]  BeHEe)

Der gesuchte K,,; Wert entspricht der Steigung m der Geraden Y () =m- X (¢t)+V_. Das

zum Ziel gesetzte parametrisches Bild kann hergestellt werden, wenn nach dem Eintritt des
Gleichgewichtszustandes fiir jedes Voxel m, also der K,,-Wert ausgerechnet und dies in
Form eines neuen Schnittbildes gespeichert wird. Schritte des Prozesses:

- Einlesen der Plasmaaktivititsdatei.

- Numerische Integrierung.

- Anpassung.

- Anfertigung des parametrischen Bildes.
Input des Prozesses sind die Plasmaaktivitdtsdatei, die Datei mit den PET-Bildreihen und
die erste Messung nach dem Gleichgewichtszustand, der Output ist ein parametrisches

Bild, das fiir jedes Voxel den K,,,,-Wert wiedergibt.

2.6.8 Festlegung des Gleichgewichtszustandes

Zur Festlegung des Gleichgewichtszustandes wurde die folgende Hypothese verwendet:

Es kann angenommen werden, dass in der =zuletzt angefertigten Bildreihe ein
Gleichgewichtszustand herrscht. Man wéhlt auf ihr eine Region aus, in der eine intensive
Fluoranreicherung beobachtet werden kann und die zum Knochengewebe gehort, und man
versucht mit derer Hilfe den FEintritt des Gleichgewichtszustandes abzugrenzen. Die
Funktionen X(#;) und Y(#;) werden fiir die Voxel der Region zu den t#; Zeitpunkten
ausgerechnet und in einem Koordinatensystem mit X und Y Achsen aufgetragen. Zu diesen

Werten wird eine Gerade angepasst nach der Methode der kleinsten Quadrate.
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Die Fehlerfunktion der Anpassung ist die Funktion f(m,c) :Z(Yi —m-X,—c)* , wobei n die

i=1
Anzahl der Messpunkte. Das Suchen des Gleichgewichtszustandes bedeutet eigentlich,
dass einige von den anfidnglichen Messungen auler Acht gelassen werden miissen, bei
denen der lineare Zusammenhang noch nicht gilt. Das Weglassen von jedem Punkt, bei
dem der lineare Zusammenhang nicht giiltig ist, hat eine wesentliche Reduzierung von
Anpassungsfehlern zur Folge. Die anfinglichen Messpunkte miissen also im Algorithmus
einer nach dem anderen weggelassen, und die m und ¢ Werte sowie die f{m,c) Funktion fiir
jede so erhaltene reduzierte Punktreihe bestimmt werden. Die Grofle des Fehlers kann bei
diesem Algorithmus schrittweise aus zwei Griinden reduziert werden:
- das Weglassen von Punkten, fiir welche die Linearitét nicht giiltig ist, reduziert die
Fehler, beziehungsweise
- die Reduzierung der betrachteten Punkten kann auch den Fehler der Anpassung
reduzieren.
Je mehr Punkte zur Anpassung verwendet werden, desto grofer kann die Summe der
quadratischen Abweichung sein, beziehungsweise umgekehrt die Reduzierung der Anzahl
der verwendeten Punkte den Fehler nicht erhdhen. Wenn die Anzahl der Punkte auf zwei
reduziert wird, wird der Wert des Fehlers O sein, da an zwei Punkte immer eine Gerade
angepasst werden kann. Wenn ein anfdanglicher Punkt weggelassen wird, wird der Fehler
aus besagten Griinden reduziert. Beim Weglassen eines spiteren Punktes, das heifit nach
dem Eintritt des Gleichgewichtszustandes, fillt der erste Grund weg und fihrt zu keiner

wesentlichen Anderung mehr. Die Minderung des Fehlers lisst nach ist (Abbildung 14).

fim,c)
Anpassungs- A
fehler

\ )

e

Gleichgewichts n-2  Die Anzahl von den aufler
-zustand Acht gelassenen
anfinglichen Messungen

Abbildung 14: Anpassungsfehler im Verhdiltnis zu den aufser Acht gelassenen Punkten. Je mehr Punkte auffer

Acht gelassen werden, desto genauer passt sich die Gerade zu den Punkten an. Die Fehlerminderung ldsst
aber auch nach, wenn eine Messung nach dem Eintritt des Gleichgewichtszustandes weggelassen wird.
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Demzufolge werden Punkte solange aus den anfidnglichen Ergebnissen der Messungen

weggelassen, bis nur die Fehlerminderung der Anpassung von Bedeutung.

2.7 Implementierung

Nach der Planungsphase wurde die Implementierung des Priifprotokolls durchgefiihrt,
indem parametrische Bilder zur Bestimmung der knochenmetabolischen Rate von
Miniaturschweinen erzeugt werden und ausschlieBend der Protokolltest durchgefiihrt

wurde.

2.7.1 PET-Scanner

Das Priifprotokoll wurde fiir den PET-Scanner Siemens ECAT 953/31 geplant. Der
Auswerterechner ist eine SUN SparcStation 5, mit Betriebssystem SunOS 4.1.4. sowie der
Bildverarbeitungssoftware ECAT 6.5 B. Mit dem Scanner werden 31 Schnittbilder in
axialer Richtung mit einer Lidnge von 108 mm zu einem bestimmten Zeitpunkt angefertigt,
die Anzahl von Schnittbildern (Planes) in einem Frame ist somit 31. In jedem Schnittbild

gibt es 128 x 128 Bildpunkte.

2.7.2 Kalibrierung des PET-Scanners

Der PET-Scanner detektiert entgegengesetzt auseinanderfliegende Gamma Quanten, die
durch Annihilation entstanden sind, und wandelt diese in elektronische Impulse um. Die
Anzahl der detektierten elektronischen Impulse pro Zeit ist von der Empfindlichkeit des
Scanners abhingt und ist im Arbeitsbereich des Scanners proportional zur Aktivitdt. Das
Verhiltnis zwischen Aktivitdit und detektierten Impulsen wurde mit einem
Zylinderphantom, das mit einer bekannten Aktivitit gefiillt war, bestimmt. Die Aktivitit

wurde in nCi/ml als MaB3einheit dargestellt.

2.7.3 Untersuchte Tiere

Das Ziel der Protokollentwicklung war die Durchfithrung der Untersuchung an
Miniaturschweinen. Wegen der Héaufigkeit der Blutentnahme iiber 90 min musste ein
Arterien- und ein Venenkatheter in die Artheria carotis communis bzw. die Vena jugularis
bei jedem Schwein implantiert werden. Vor der Implantation wurden die Tiere mit
Midazolam und Ketamin narkotisiert. Die ganze Datensammlung im PET geschah
ebenfalls in diesem Narkosezustand. So konnte gewihrleistet werden, dass die Tiere

wihrend der gesamten Untersuchung bewegungslos blieben und die zu unterschiedlichen
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Zeiten gemessenen Aktivititen in jedem Punkt der PET-Bilder immer die Aktivitit von ein

und demselben Voxel reprisentieren.

2.7.4 Transmissionsscan
Es wurde zur Korrektion der Strahlungsabsorption im Organismus eine 20 Minuten lange
Transmissions-Messung durchgefiihrt. Das Ergebnis des Prozesses ist eine Datei aus 31

Sinogrammen, die fiir die Bildrekonstruktion gebraucht werden.

2.7.5 (F-18)-Fluorid Tracer

Das verwendete (F-18)-Fluorid wird in dem Zyklotron der Universitétsklinik Hamburg-
Eppendorf hergestellt. Es werden dabei H,'®0O Wassermolekiile mit Protonen bombardiert,
daraus entsteht in einer (p,n) Reaktion (F-18)-Fluorid. Das (F-18)-Fluorid wurde mit dem
bei der Entstehung iibrig gebliebenen H,'®*0 Wasser zusammen geliefert. Am
Verbrauchsort in der Klinik fiir Nuklearmedizin in Kiel musste aus dem Wassergemisch
das F-18 durch Anionentauschersdulen extrahiert werden und wurde dann in
physiologischer Kochsalzlosung gelost. F-18 ldsst sich so nach einer sterilen Filtrierung

ibe den Katheter in den Organismus injizieren.

2.7.6 Tracerinjektion

Der Wert der zu injizierenden Aktivitat wurde auf 200 MBq festgelegt. Diese Menge ist
zur Durchfiihrung der dynamischen PET-Messungen ausreichend. Zeitgleich mit der
Injektion iiber den Venenkatheter wird mit der Emissionsmessung und der Sammlung von

Blutproben begonnen.

2.7.7 Sammlung der Blutproben

Zur Sammlung der Blutproben wurde der folgende Zeitplan festgestellt: 6mal 20
Sekunden, 6mal 30 Sekunden, Smal 60 Sekunden, 5Smal 120 Sekunden und 14mal 300
Sekunden. Die Sammlung geht also iiber 5400 Sekunden, das hei3t 90 Minuten (Tabelle
1).

Der Zeitplan der Blutproben stimmt mit dem Zeitplan der PET-Scans iiberein, die

Blutproben wurden dabei jeweils am Ende des Scans entnommen.
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Messung | Zeit Messung | Zeit Messung | Zeit Messung | Zeit Messung | Zeit Messung | Zeit
ty 20 ty 230 t3 6° tig 14 5 35¢ t31 65°
ty 40 tg 3 tig 7¢ o0 16° e 40° t3o 70
t3 1° tg 330° ty5 8 thy 18° ty7 45¢ t33 75¢
ty 120 tio 4 e 9¢ ty 20° the 50° t3y 80°
ts 1°40¢ g 430 ty7 10¢ 3 25° o 55¢ t35 85°
tg 2° to 5° tg 12¢ thy 30° t30 60° 36 90°

Tabelle 1: Zeitplan zur Sammlung von Blutproben und PET-Daten.

2.7.8 Emissionsscans
Die Emissionsscans werden entsprechend dem Zeitplan der Blutproben angefertigt
(Tabelle 1). Das Protokoll wurde im Computer des PET-Gerites im Voraus definiert. Das

Ergebnis des Prozesses ist eine Sinogrammdatei, die 36 Frames mit je 31 Plans enthilt.

2.7.9 Aktivititsmessung der Blutproben

Die Blutproben wurden statt Zentrifugieren ablagern gelassen, dann wurden Messungen
mit Plasmaproben von jeweils 0,1 ml mit dem Multiloger LB 5310 Bohrloch Detektor von
Berthold durchgefiihrt. Die Darstellung der Daten der Messung, die Zerfallskorrektur und
die Umrechnung in nCi/ml wird durch ein Programm automatisiert, das von R. Buchert,
einen Mitarbeiter der Universitétsklinik Hamburg-Eppendorf in der
Programmierumgebung Matlab 5.3.1. verfasst wurde. Das Programm lduft auf einem
Computer Sun UltraSparc 5 unter dem Betriebssystem Solaris 1.2. Eingangsdaten fiir das
Programm sind:

- Querkalibrationsfaktor zwischen PET-Scanner und dem Aktivimeter,

- Hintergrundsstrahlung bei der Messung (Leermessung),

- Seriennummer der Blutprobe,

- Vergangene Zeit zwischen Tracerinjektion und Blutabnahme in Sekunden,

- Die durch den Aktivimeter gemessene Aktivitit (in Counts pro Minute).

Das Programm erzeugt eine Textdatei, deren Zeilen zu je einer Messung gehoren und die
die Zeit von der Injektion bis zur Messung in Sekunden sowie die dazu gehorende

zerfallskorrigierte Aktivitdt in nCi/ml enthalten.

2.7.10 Kalibration der Messgeridite
Bei der Herstellung das parametrischen Bildes werden die von zwei unterschiedlichen
Messgeriten gemessenen Radioaktivititen verwendet:

- einerseits die F-18-Aktivitit aus den Blutplasmaproben,
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- andererseits die F-18-Aktivitit aus den PET-Bildern.

Die Empfindlichkeit der beiden Messgerite kann unterschiedlich sein. Die gegenseitige
Abweichung wird durch eine Querkalibrationskonstante ausgedriickt, die vor den
Messungen bestimmt wurde. Zur Festlegung der Konstante wurde eine Aktivitdt von 200
MBq F-18 verwendet, die annidhernd der Aktivitdt gleicht, welche den untersuchten
Organismen injiziert wurde. F-18 wurde in einem leeren Zylinderphantom mit einem
Volumen von 6770 ml mit Wasser verdiinnt. Aus der so gewonnenen Losung wurden 0,1
ml Proben entnommen, deren Aktivitit im Aktivimeter fiir die Blutproben-Messungen
gemessen wurde. Jede Messung wurde dreimal durchgefithrt und jeweils die
Hintergrundstrahlung von den Ergebnissen abgezogen. Fiir weitere Berechnungen wurde
der Durchschnitt der drei Messungen verwendet und mit dem Zerfallskoeffizienten
korrigiert fiir die Zeit seit der Probenentnahme. Diese, mit dem Detektor gemessene und
auf die Zeit der Probenentnahme zuriickgerechnete Aktivitit wurde mit dem Volumen des
Phantoms multipliziert. Die durchschnittliche Aktivitét das vollstindigen Phantoms wurde
mit A, gekennzeichnet.

Im Weiteren wurde eine 10 Minuten lange PET-Messung von dem mit der F-18-Losung
gefiillten Zylinderphantom durchgefiihrt. Die Sinogramme wurden gespeichert und
ausschlieBend der volle Zerfall der Radioaktivitit abgewartet. Dann wurde eine 20
Minuten lange Transmissions-Messung des Phantoms durchgefiihrt. Mit Hilfe der
Emissions- und Transmissionsscans wurden die PET-Bilder des Phantoms rekonstruiert.
Von dem inneren Teil des Phantoms wurde die Aktivitdt pro Milliliter bestimmt und durch
Multiplikation mit dem Volumen des Phantoms die PET-Aktivitit des Phantoms, A,
erhalten. Als Querkalibrationsfaktor ergibt sich CCF;=A,/A,. Die Aktivitit der Blutproben
kann dann durch den Querkalibrationsfaktor in PET-Aktivititen umgerechnet werden und

umgekehrt.

2.7.11 Herstellung der PET-Bilder

Zum Glitten der Sinogramme wurde ein Programm eingesetzt, das von J. van den Hoff,
einem Mitarbeiter der Nuklearmedizin der Medizinischen Hochschule in Hannover
zusammengestellt wurde. Die Rekonstruktion der Bilder aus den Sinogrammen erfolgte
mit dem von H. Fricke, einem Mitarbeiter des Herz- und Diabeteszentrum NRW,
erarbeiteten IRA-Programms. Zur Rekonstruktion wurde ein Zoom-Faktor von 1,35

gewihlt, die Anzahl der Iterationsschritte ist jeweils 3. Die Aktivitit wird in den Bildern in
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nCi/ml ausgedriickt. Am Ende des Vorgangs erhilt man eine Bilddatei mit 36 Frames zu je

31 Planes, dessen Format dem Format Standard ECAT 6.5 entspricht.

2.7.12 Herstellung des parametrischen Bildes

Die Prozesse des parametrischen Bildes: das Lesen der Daten aus der
Plasmaaktivititsdatei, das numerische Integrieren, das Anpassen und die Herstellung des
Bildes werden von einem Programm durchgefiihrt, das von R. Buchert, einem Mitarbeiter
der Universititsklinik Hamburg-Eppendorf in Matlab 5.3.1. programmiert wurde. Das
Programm l4uft auf einem Sun UltraSparc 5 Computer. Wichtiger Eingangsparameter des
Programms ist die Seriennummer der Messung, von der an die Anpassung beginnt, also die

erste Messung nach Eintritt des Gleichgewichtszustandes.
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3 Ergebnisse

3.1 Test des geplanten Protokolls

Das Testen erfolgte durch die Untersuchung zweier Minischweine. Als Erstes wurde dabei
festgestellt, dass wéhrend des Protokolls noch Kontrollpunkte einzufiigen sind, welche
eventuell auftretende Verarbeitungs- und Datenungenauigkeitsfehler zeigen. Als erster

Kontrollpunkt wurde die Zeit-Aktivititskurve der Blutproben gewihlt (Abbildung 15)

Input funtcion p01484 a
2500 T T

2000

1500

1000 [

blood activity concentration [nGifml]

500 |- % Y
™

*
Fkk 4 x
>k * * *
*FOF ok o ok % % %
0 Il 1 L 1 Il
o} 1000 2000 3000 4000 5000 6000
time [s]

Abbildung 15: Erster Kontrollpunkt: Zeit-Aktivititskurve der arteriellen Blutplasmaaktivitit des ersten
Minischweins. Die Kurve entspricht formell den Erwartungen einer exponentiell fallenden Kurve.

An diesem Kontrollpunkt muss die Form der Kurve iiberpriift werden. Falls diese von der
erwarteten Form einer exponentiell abnehmenden Funktion in grofem Malle abweicht,
miissen die Proben und die Messergebnisse kontrolliert werden. Als zweiter Kontrollpunkt
wurden die rekonstruierten PET-Bildern bestimmt. Die Bilder eines Frames miissen in
einer Anfangs-, in einer Mittel- und in einer Endphase gepriift werden. Auf den Bildern
miissen die Knochen eine mit der Zeit zunehmende Fluorid-Anhidufung zeigen (Abbildung
16). Wenn dies auf dem Bild nicht zu sehen ist, sind sie zur weiteren Verarbeitung nicht
geeignet. Nach den zwei Kontrollen muss der Frame bestimmt werden, von welchem an
die graphische Anpassung (=Gleichgewichtszustand) beginnt. Der Prozess lduft
folgendermaflen ab: In dem letzten Frame muss eine Region (ROI) gewihlt werden, die
sicherlich zu Knochen gehort (Abbildung 17) und die eine entsprechende Fluorid-

Anreicherung zeigt. Bezogen auf die durchschnittliche Aktivitit dieser ROI werden die
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Anpassungsfehler, die Anfangspunkte schrittweise reduzierend, ausgerechnet (Abbildung

17).

Transaxial Sagittal Transaxial Sagitta] Iransaxial Sagittal

L2

Coronal Coronal Coronal

Abbildung 16: Zweiter Kontrollpunkt: In der Abbildung sind Planes der 1., 15. und 36. Bildreihe zu sehen.
Im dritten Bild sind schon die Wirbelknochen zu sehen, die Fluorid gebunden haben.
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Abbildung 17: Bestimmung des Gleichgewichtszustands. Auf dem ersten Bild ist die arteriell Zeit-Aktivitdits-
Funktion zu sehen, auf dem zweiten ein Plane aus dem letzten Frame, auf dem ein Wirbel zu sehen ist, auf
dem dritten Bild die ausgewdhlte Region, mit deren Hilfe der Anfang der Anpassen bestimmt wird. Das vierte
Bild zeigt die Abnahme des Anpassungsfehlers im Verhdltnis zu den weggelassenen Anfangspunkten.

In Abbildung 17 ist zu sehen, dass die Abnahme des Anpassungsfehlers nach dem 9. Punkt
wesentlich nachlidsst. So wurde als Anfangsframe fiir die Anpassung bei diesem Tier der

10. Frame bestimmt (Abbildung 18).
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Abbildung 18: Das graphische Anpassen. Gerade an die Punkte, die mittels ROI und Plasmaaktivititskurve
bestimmt wurden. Die Anpassung hat die Frames 10-36. Die Steigung der Gerade ist m, das heifst der sich
auf die Region beziehende K, Wert.

Das Programm fiihrt die Anpassung fiir die ausgewihlten Frames 10-36 fiir jedes Voxel
durch und bestimmt die Steigung m fiir jede angepasste Gerade eines Voxels. Die m-Werte

pro Voxel bestimmen eine weitere Bildreihe, die in einem ECAT 6.5 Bildformat

gespeichert wird (Abbildung 19).
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Abbildung 19: Das parametrische Bild. In den Punkten des Bildes sind die K,,, Werte reprdsentiert. Durch
eine ROI kann der Durchschnittswert fiir diese Region abgelesen werden.

3.2 Parameterschitzung

Mit dem so entwickelten und getesteten Protokoll wurde die Untersuchung der Schweine
durchgefiihrt. Wihrend der Untersuchung wurden Blutproben sowohl aus den Arterien als

auch aus den Venen gesammelt. So konnen parametrische Bilder fiir die (F-18)-Fluorid-
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Anreicherung fiir beide Inputfunktionen berechnet werden. Dabei ist Arterien-Angebots-
Funktion der Goldstandard. Um auch die Venen-Angebots-Funktion bei der Herstellung
des parmetrischen Bildes verwenden zu konnen, muss das Verhiltnis zwischen den beiden
Funktionen bestimmt werden um die venosen Inputfunktion an den arteriellen Standard

anzupassen. Es wurde hierfiir angenommen, dass das Verhéltnis linear ist.

3.2.1 Verhiltnisbestimmung durch Populationsbasierte-Angebots-Funktionen

Die untersuchten 15 Schweine wurden als eine Population betrachtet. Auf jedem ¢
Messzeitpunkt wurde der Durchschnitt sowohl der 15 arteriellen- und als auch der 15

venosen Messungen ausgerechnet. So hat man eine durch die untersuchte Population

bestimmte Angebots-Funktion erhalten (Abbildung 20).
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Abbildung 20: Arterielle und venose F-18- Angebotsfunktion, basierend auf allen 15 Minischweinen.
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Abbildung 21: Zusammenhang zwischen der Konzentration von F-18 in den Arterien und der Konzentration
von F-18 in den Venen.

Fiir jeden Messzeitpunkt wurde der c,/c, Quotient bestimmt (Abbildung 21). Der
Durchschnitt der berechneten Werte betrug 7,093 £ 0,040 (p < 0,01).

36



3.2.2 Ableitung der Angebotskurve aus der dynamischen PET-Bildreihe

Die F-18 Angebotskurve kann auch aus der dynamischen PET-Bildreihe hergestellt
werden, weil die Aorta auf den PET-Bildern zu sehen ist. In den Anfangszeitpunkten ist
die Konzentration von radioaktivem F-18 in der Aorta noch hoch, so ist sie auf den Bildern
von der Umgebung gut zu unterscheiden. Auf den Bildern des ersten Frames wurde die

Aorta gesucht und auf ihr eine kreisformige Region (ROI) bestimmt (Abbildung 22).

Abbildung 22: Bestimmung einer ROI in der im ersten Frame gut erkennbaren Aorta.

Wird die ROI auf alle Planes des ersten Frames angewendet, bestimmt das einen Zylinder.
Wenn man sicher ist, dass dieser Zylinder komplett in der Aorta verlduft, dann kann der
Wert der Aktivitdat der zum Inneren des Zylinders gehorenden Punkte zur Erzeugung der
Angebotsfunktion verwendet werden. Es kann aber leider nicht erwartet werden, dass die
Aorta durch den untersuchten Korperteil vollig gerade lduft, daher gehoren in der Regel

nicht alle der im Zylinder enthaltenen Punkte zur Aorta (Abbildung 23).
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Abbildung 23: Der Spill-Over Effekt bei der ROI-Technik. Die ROI im zweiten Plane hat kaum einen
gemeinsamen Punkt mit der Aorta.

Die Radioaktivitit dieser auBerhalbgelegenen Punkte ist unmittelbar nach der

Tracerinjektion gering, so dass die aus den Bildern gewonnene Angebotsfunktion zu
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richtig bestimmt wird. Der Fehler aus diesem sogenannten Spill-Over Effekt wird
gemindert, indem zu dem ROI die Plane-Aktivitits-Kurve angefertigt wurde.
Da die Aktivitit in der Aorta hoch ist, wurden nur die Planes eingeschlossen, in denen die

ROI eine bestiandig und hohe Durchschnittsaktivitit zeigt (Abbildung 24).
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Abbildung 24: Aktivitdtskurve aller Planes des ersten Frames. Die ROIs 1-12 zeigen eine konstant hohe
Aktivitit. Diese ROI kénnen bei der Erzeugung der Angebotskurve verwendet werden. In diesem Bereich liegt
der grofite Teil der ROI sicherlich in der Aorta.

Da sich der Korper wihrend der Untersuchung nicht bewegt, wird die Aorta auch in den
spiateren Frames von den ausgewihlten ROIs vertreten. Fiir diese ROIs wurde die
Zeitaktivitdatskurve fiir alle Frames angefertigt, und dies kann als Angebotsfunktion fiir

F-18 ohne Blutentnahme verwendet werden (Abbildung 25).
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Abbildung 25: Die Zeitaktivititskurve aller Frames fiir die ausgewdhliten 12 Planes. Sie zeigt das Tracer-
Angebot in der Aorta zu den entsprechenden Messzeitpunkten.
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3.2.3 Verhiiltnis zwischen der arteriellen Angebotsfunktion und der aus den PET-

Bildern gewonnenen Angebotsfunktion

Analog zum Vergleich der arteriellen und vendsen Angebotsfunktionen wurde auch das

Verhiltnis zwischen den aus den Bildern gewonnenen Angebotsfunktionen und den

arteriellen Angebots bestimmt. Das Verhiltnis der Populations-Angebotsfunktionen

c/c, = 1,330 20,108 (p < 0,01) (Abbildungen 26, 27).
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Abbildung 26: Populationsbasierte arterielle und aus den ROI gewonnene F-18-Angebotsfunktion aller 15

Minischweine.

25

=~
[6)]

—_

ca(t)c r(l)

0.5

0

SR S R I T S S N S S S I S O O
P EEPEE S P LSS S S

Abbildung 27: Zusammenhang zwischen der F-18-Konzentration, die in der Aorta durch Plasmaproben

bestimmt wurde, und der F-18-Konzentration, die mittels ROI aus den PET-Bildern bestimmt wurde.
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4 Diskussion

Die Aufgabe des Skelettsystems ist es, den Organismus zu stiitzen. Ein Organismus dndert
sich mit der Zeit sehr viel. Das Skelettsystem, dass seine Stiitzaufgabe erfolgreich erfiillt,
muss die Anderungen im Organismus mit verfolgen. Deshalb bauen sich die Knochen, den
Anspriichen der physischen Belastung entsprechend, um. Der ,,alte Knochen* wird stindig
abgebaut und von neuem Knochen ersetzt (coupled bone remodeling). Im Korper eines
erwachsenen Mensches findet man von dem Knochengewebe des kleinen Kindes keine
Spuren mehr. Deshalb ist das normale, gesunde Knochengewebe ein Gewebe des
Organismus, das einen erstaunlicherweise dynamischen Stoffwechsel aufweist. Wenn die
Stoffwechseldynamik im Organismus gestort wird, fiihrt es zur Krankheit.

Zur Fritherkennung von pathologischen Anderungen des Knochenstoffwechsels werden
validierte Untersuchungsmethoden bendtigt, die zur frithen, nicht-invasiven Diagnostik

und Therapiekontrolle geeignet sind.

4.1 Untersuchung des Knochenstoffwechsels mit (F-18)-Fluorid

Zu den moglichen Untersuchungsmethoden des Knochenstoffwechsels gehoren die
radiologischen Knochendichtemessungen, die Bestimmung von knochenspezifischen
Laborparametern, die Knochenbiopsie, die Skelettszintigraphie und die in der vorliegenden
Arbeit beschriebene dynamische PET-Untersuchung mit (F-18)-Fluorid.

Die Knochendichtemessung weist die Knochenstoffwechselstorung {iber die
morphologischen Verdnderungen des Knochens nach. Die Grundlage der Methode ist der
indirekte Nachweis der Verminderung des Kalziumgehalts im Skelettsystem iiber die
Veridnderung des Absorptionskoeffizienten des untersuchten Knochens. Kalzium hat eine
hohe Strahlungsabsorption, so kénnen mit radiologischen Messmethoden Anderungen der
Kalziumkonzentration zuverlédssig erkannt werden.

Nachteil der Untersuchungsmethode ist, dass fiir die Knochendichtemessung nur
ausgewihlte Bereiche des Skelettsystems zugédnglich sind.

Bei den laboratorischen Methoden werden biochemische Marker des globalen
Knochenstoffwechsels, wie z. B. das Kalzium, Calcitriol, knochenspezifische
Alkaliphosphaten, das Osteocalcin spiegeln die Knochenbaudynamik bestimmt. Leider
sind diese Parameter fiir viele Fragestellungen zu ungenau und insbesondere fiir den
Nachweis von lokalen pathologischen Anderungen, wie zum Beispiel nach einer

Hiiftenimplantation, nicht geeignet.
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Die Knochenbiopsie ermoglicht zwar eine detaillierte Analyse der gewonnenen Probe, ist
eine invasive schmerzhafte Methode, und kann daher nur in einzelnen Fillen angewendet
werden.

Bei der Skelettszintigraphie werden mit Technetium-99m markierte Diphosphonate, die
sich zu den Hydroxilapatit-Kristallen binden, als Tracer verwendet. Wenige Stunden nach
der intravendsen Applikation des Tracers werden Projektionsbilder des ganzen
Skelettsystems erzeugt. Mit dieser zweidimensionalen Darstellung von dreidimensionalen
Strukturen im Organismus konnen zwar qualitative diagnostische Aussagen getroffen
werden, aber eine quantitative Untersuchung ist nur unter bestimmten Einschrinkungen
moglich (15, 16).

Bei den Versuchen mittels Skelettszintigraphie quantitative Parameter des
Knochenstoffwechsels zu bestimmen, sollen folgende Storfaktoren beriicksichtigt werden:

- Zur korrekten Bestimmung der Strahlungsintensitit des zu untersuchenden
Bereiches ist eine validierte Schwichungskorrektur zu implementieren.

- Die zu untersuchende Region auf dem Bild enthilt die Uberlagerung der Strahlung
des entsprechenden Knochengewebes und der Strahlung vom Weichteilgewebe, die
sich unterhalb oder oberhalb der Knochenregion befindet.

Die zuverldssige Korrektur dieser Storfaktoren ist noch weitgehend ungelost, deshalb ist
Aussagekraft der quantitativen Skelettszintigraphie eingeschrinkt..

Die dynamische PET-Untersuchung mit (F-18)-Fluorid ist eine neue Untersuchungstechnik
mit dem Potential, die angesprochenen technischen Schwierigkeiten der quantitativen
Skelettszintigraphie zu l6sen. Bei der Positronen-Emissions-Tomographie wird die zu
untersuchende  Korperregion dreidimensional  abgebildet. Die ermittelte
Strahlungsintensitit der untersuchten Struktur ist damit weitgehend frei von
Kontaminationen durch das umliegende Gewebe. Nach exakter Messung der Schwichung
der Strahlung durch den so genannten Transmissionsscan kann die Schwichung in den
erstellten Schnittbildern korrigiert werden.

Die dynamische PET-Untersuchung mit (F-18)-Fluorid wurde durch (4) eingefiihrt und zur
Quantifizierung des Knochenstoffwechsels geeignet gefunden. Mehrere nachfolgende
Publikationen haben die Eignung dieser Methode zur Diagnostik von Knochenkrankheiten
und oder zum Nachweis der Effektivitit von Therapien demonstriert: (7, 8, 9, 10, 11). Die
Grenzen der Anwendbarkeit der (F-18)-Fluorid PET sind vor Allem durch die hohen
Kosten des PET-Scanners selbst und die des Tracers bestimmt. Zur Herstellung des (F-18)-
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Fluorids wird ein Zyklotron benétigt. Die kurze Halbwertzeit des Radionuklids von 109,7
Minuten limitiert die Transportierbarkeit des Radiotracers.

Zur Gewinnung von validen Daten sind relativ Lange Untersuchungszeiten notwendig,
wihrend dessen sich der Patient nicht bewegen darf. Die Untersuchungsdauer betrigt
einschlieBlich Transmissionsmessung mindestens 70 Minuten. Die Fehler, die durch die

Bewegungen withrend der Untersuchung entstehen, konnen nicht korrigiert werden.

4.2 Untersuchungsprotokoll

Zur Reproduzierbarkeit, damit zur Vergleichbarkeit der Untersuchungsergebnisse einzelner
Patienten ist die Standardisierung der Durchfithrung unerldsslich. Bei der Planung des in
dieser Arbeit vorgestellten Protokolls wurde eine Methodik verwendet, die bei der Planung
von Informationssystemen gebrduchlich ist. Die Untersuchung des Knochenstoffwechsels
wurde in dieser Arbeit als Informationssammlungs- und Verarbeitungsprotokoll betrachtet.
Ziel dieses Untersuchungsprotokolls ist die Gewinnung von neuen, bisher unbekannten
Informationen. In diesem Fall sind die neuen Informationen in einem parametrischen Bild
enthalten, in dem die einzelnen Voxel die die Dynamik des Knochenstoffwechsels zeigen.
Wihrend der Planung wurden zunichst Teilprotokolle definiert. Im nichsten Schritt
wurden die Daten bestimmt, die die Teilprotokolle bendtigen. SchlieBlich wurden die
Methoden zur Sammlung der notwendigen Daten festgelegt. Das so erstellte
Untersuchungsprotokoll ~ wurde in der Klinik fiir Nuklearmedizin des
Universitétsklinikums Schleswig-Holstein implementiert und getestet. Die Untersuchungen
an Minischweinen wurden mit dem implementierten Protokoll durchgefiihrt.

Unsere Planungsmethodik ermdglicht die stindige Weiterentwicklung des Protokolls.
Diese Moglichkeit ergibt sich aus dem modularen Aufbau mit klar definierten Modulen. So
wird sichergestellt, dass die Module bei Bedarf einzeln gedndert werden konnen.

Bei der Entwicklung der Software zur kinetischen Modellierung wurde auf aus der
Literatur bekannte Methoden zuriickgegriffen (17). Die dort beschriebene Methode wurde
mit Aspekten der Gewinnung von Daten und Erarbeitung der konkreten Protokolls ergénzt.
Durch die vorliegende Arbeit wurde somit bewiesen, dass bei Untersuchungsprotokollen,
die eine intensive Datensammlung und Datenverarbeitung bendtigen, die
Planungsmethodik der Informationssysteme erfolgreich angewendet werden kann. Die
konsequente Anwendung dieser Planungsmethodik erhoht die Qualitit des fertigen

Untersuchungsprotokolls.
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4.3 Dreikompartmentmodell und die Losungsmethode von Patlak

Ziel der biologischen, kinetischen Modellierung ist, das untersuchte, komplizierte System
so zu vereinfachen, dass

- die zu den Berechnungen des Modells notigen Anfangswerte messbar werden und

- die Berechnungen einfach und genau durchgefiihrt werden konnen.
Der mathematische Teil der Modellierung besteht aus zwei wichtigen Schritten:

- die Auswahl des Modells und

- die Berechnung der unbekannten Parameter.
Das mathematische Modell wird wunter Beriicksichtigung der physiologischen
Gegebenheiten ausgewihlt. Die Bestimmung der Parameter des Modells geschieht durch
Anpassung der Losungen des Gleichungssystems an die tatsdchlich gemessenen,
experimentellen Daten.
Das Ziel ist immer ein physiologisch nachvollziehbares Modell mit moglichst optimaler
Anpassung an die konkreten Messdaten zu finden, damit die moglichst genauste Schitzung
der unbekannten Parameter ermoglicht wird. Um dieses Ziel zu erreichen, muss das
anfanglich ausgewéhlte Modell systematisch getestet und verbessert werden.
In der kinetischen Modellierung wird das System durch die Wechselwirkung von
makroskopischen  Subsystemen, sogenannten Kompartmenten, beschrieben. Ein
Kompartment kann eine physiologische Einheit (z.B. Blut) im Koérper bedeuten, das von
den anderen Kompartmenten mit der Membran getrennt wird und in welchem die
Verteilung des Tracers homogen ist. Der kann aber auch einen konkreten Zustand des
Tracers bedeuten, z. B. das im Fluorapatit gebundene (F-18)-Fluorid. Zwischen zwei
Kompartmenten oder einem Kompartment und der Umgebung findet ein Materialaustausch

statt (Abbildung 28).
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Abbildung 28: Schematische Darstellung des Kompartmentmodells.
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Wegen des Materialtransports dndert sich die Konzentration des Tracers c;(t) in den
Kompartmenten kontinuierlich. Unter Beriicksichtigung des Erhaltungsgesetzes kann

folgendes verallgemeinertes Gleichungssystem des Modells aufgestellt werden:

dccll:t) =ky ()¢, (D) +k, (D)cy (D) +...+ Ky, (D)c, (1) +5,(1)
dcci't(t) =ky ()¢, (D) +ky (D, (D) +...+ Ky, (1)c, (1) + 5, (1)
de, (1)

=k, @) c,()+k, (O, () +...+k,, (Dc, () +s5,(1)

In dem Gleichungssystem bedeutet n die Anzahl der Kompartmente, ci(¢) die
Konzentration des Tracers im i-ten Kompartment, k;(f) der Transportparameter vom j
Kompartment bis i Kompartment (i=j). s,(t) ist der Infux des Tracers von der Umgebung in
das i-te Kompartment. c;(t) ist der Ausstrom des Tracers. Diese Gleichung in einem
allgemeinen Fall hat keine analytische Losung zu den Funktionen c;(?). Falls das zu
untersuchende System linear angesehen werden kann und die Tarnsportarameter k;;
zeitunabhingig sind ist die analytische Losung des Gleichungsystems moglich. Es gibt
aber bereits fiir relativ einfache Systeme (n74) sehr komplizierte mathematische

Ausdriicke. Z. B. fiir das Modell auf der Abbildung 6 ergibt sich das folgende

Gleichungssystem:
dc, (1)
" =K, -c,(t)—(ky+k;)-c (1) +k,c,(t)
dc, (1)
ci’t( =ky-c,(t)—k,-c,(t)
Die Funktion c,(?) ist die Tracerkonzentration in dem Plasma. Aus dem Gleichungssystem
K -
sollte der Makroparameter K, = ﬁ und eventuell die Mikroparameter K;, k», k3, k4
2 + 3

(k-Werte) berechnet werden. Diese Parameter beschreiben die Stoffwechseldynamik des
Tracers. Zu Berechnung stehen noch die Werte der Funktion c.(t)+cp(t) zur Verfiigung, die
aus den erstellten PET-Bildern gewonnen werden konnen. Nach der Integration kénnen die
Funktionen c.(t) és c,(t) mittels der Funktion c,(¢) nur sehr kompliziert ausgedriickt
werden:

K,

a, —a,

(1) = Jky—ap e +(a, = k) e ®c, (1)
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Kl'ks

a, —a,

: (e_”" —e )® c,(t)

¢, ()=

wobei  a,, =(k, +k, +k,)* % : J (ky+ky+k,) —4-k,-k, bedeuten, und K den

Convolutionsoperator darstellt. Die Summe dieser Gleichungen ergibt einen Ausdruck fiir
das mit dem PET-Scanner messbare c.(1)+cy(t) Gewebesignal. In dem néchsten Schritt
sollen die k-Werte iiber nichtlineare Regression so bestimmt werden, dass die mit den PET
gemessenen Gewebekonzentrationen und die theoretischen, aus den Gleichungen
berechneten c.(t)+cp(t) Funktionswerte einen minimalen Unterschied zeigen. Diese
Regression kann nur mit einem iterativen Verfahren durchgefiihrt werden. Es miissen
zunichst anfangs k-Werte ausgewdhlt werden, die durch die Iteration Schritt fiir Schritt
immer genauer berechnet werden. Diese Methode kann eine lange Zeit dauern und die
Genauigkeit des Verfahrens ist sowohl von den Anfangswerten als auch von der Zahl der
Iterationsschritte abhéngig.

Die Kinetik des (F-18)-Fluorid kann auch mit einem Zweikompartmentmodell mit
hinreichender Genauigkeit beschrieben werden. In diesem Fall fdllt das extrazelluldre
Kompartment weg. Die nichtlineare Regression zur Bestimmung der k-Werte wird dann
einfacher, aber das Modell wird an Genauigkeit verlieren (4).

Das Dreikompartmentmodell der Abbildung 6 ermoglicht die Verwendung der
sogenannten Patlak-Methode. Diese Methode vernachlédssigt den Parameter ky. Die
Gleichungen und ihre Berechung werden damit wesentlich vereinfacht. Die Methode

c,(t)+c, (1)

basiert auf einen linearen Zusammenhang zwischen den Funktionen Y (¢) = 0
c (1
p

[e,@)-dt

p

und X (1) = , die aus den Messwerten zu berechnen sind. Wegen der linearen

Beziehung kann eine Gerade zu den Punkten (X, Y) gefittet werden. Die Steigung der
. K, 'kz
Gerade ist der gesuchte Makroparameter K, = ——= (=K}, ).
k, +k,
Eine Gerade zu fitten ist ein viel einfacheres mathematisches Problem als die nichtlinearen
Regression. In der klinischen Forschung wird die Patlak-Methode und der mit dieser

berechnete K),,, Makroparameter hdufig verwendet. Der Zusammenhang zwischen K,

und der metabolischen Aktivitit der Knochen, damit die potentielle Eignung der Methode

zur Reduzierung der Zahl von Knochenbiopsien wurde in der Literatur beschrieben (7).
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Ein pathologisch erniedrigter K,, Wert kann als frither Hinweis auf beginnende
Osteoporose angesehen werden (8). K),,, kann dariiber hinaus zur Wachstumskontrolle von

Knochenimplantaten herangezogen werden (10, 11). Da in einer methodisch aufwéndigen

Arbeit die lineare Korrelation zwischen K, und mit der nichtlinearen Regression

K, -k,

ausgerechneten K, = Makroparametern bestidtigt wurde (22), haben wir die

2+3

Patlak-Methode fiir die Auswertung der Daten gewihlt.

4.4 Grenzen der Methode

Eine Voraussetzung der Anwendung der Patlak-Methode ist die Vernachlissigbarkeit von
k4. Dieser Parameter beschreibt die Freigabe von (F-18)-Fluorid aus den Fluorapatit
Kristallen. Die Verletzung der Annahme iiber die Vernachléssigbarkeit von k4 wiirde die
Genauigkeit des Modells beeinflussen. Die Vernachlidssigbarkeit von k; wurde in der
Literatur kiirzlich bestitigt (22).

Ein Nachteil der Patlak-Methode ist, dass damit die Mikroparameter K, k;, k3 nicht einzeln
berechnet werden konnen, somit gehen potentiell wertvolle, fiir die Quantifizierung des

Knochenstoffwechsels geeignete Informationen verloren.

4.5 Das parametrische Bild als Informationstriger

Der Knochenumbau wird von mehreren unterschiedlichen Faktoren beeinflusst. Unter
diesen den Faktoren gibt es sowohl globale und auch regionale Faktoren. Infolge
regionaler Faktoren kann der Knochenumbau in den einzelnen Regionen des
Skelettsystems unterschiedlich sein.

Durch die vergleichsweise Einfachheit und Robustheit der Patlak-Methode konnen die
Berechnungen sogar voxelweise durchgefithrt werden. Die voxelweise (pixelweise)
berechneten metabolischen Raten konnen als ein neues parametrisches Schnittbild
gespeichert werden. Durch diese parametrische Bilddarstellung wird die Beurteilung des
regionalen Knochenmetabolismus erleichtert. Die Inhalte der einzelnen Bildelemente

entsprechen namlich dem jeweiligen lokalen Wert von Kj,;; (Abbildung 29).

Diese Parametrisierung der Bilddarstellung kann sowohl zur Quantifizierung der
regionalen Stoffwechselkinetik (4, 5), als auch zur Beurteilung des Zustandes von

Hiiftenimplantaten (11) herangezogen werden.
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Abbildung 29: Parametrisches Bild regionalen Kpm—Werte. Der Durchschnitt der Werte innerhalb von

ausgewdhlten Bereichen des Bildes charakterisiert den Stoffwechsel der jeweiligen Region.
4.6 Schitzung der Parameter

Der Influx des Tracers in das Knochengewebe ist von dem momentanen Tracerangebot in
dem Blutplasma und vom Zustand des Knochengewebes abhingig. Durch die
Quantifizierung kann die Problematik der stindigen Anderung des Tracerangebotes
kompensiert werden. Die Traceranreicherung (c;i(¢)) wird dabei direkt aus den PET-
Bildserien ermittelt, das Tracerangebot (Inputfunktion) c,(¢) aus invasiven arteriellen

Blutproben bestimmt: Q(c,(¢),c,(t)) = K

pat

Sollten die PET-Bildserien einen Abschnitt eines groBen Schlagader, (z. B. der Aorta
descendens) enthalten, dann kann die Inputfunktion der Tracerkonzentration im Blut auch
noninvasiv bestimmt werden. Die Anwendung einer aus den Bildern generierten
noninvasiven Inputfunktion konnte das Messprotokoll wesentlich vereinfachen. Zur
Validierung einer anhand eines Referenzbereiches gewonnenen Inputfunktion sind
folgende Einschriankungen zu beriicksichtigen:

- die Aktivitidtskonzentrationen in den PET-Bildern der Aorta entsprechen nicht der
vom Modell geforderten Plasmakonzentration, sondern der Vollblutkonzentration
des Tracers

- die anhand der Bilder bestimmten Konzentrationswerte sind durch die Grenzen des
Messsystems, insbesondere durch den so genannten Spill Over und Partial Volume
Effekt beeinflusst

Aus dem obigen Grund muss die aus den PET-Bildern gewonnene Inputfunktion vor ihrer
Verwendung kalibriert werden. Eine Moglichkeit ist die Bestimmung einer
Patientenunabhingigen  durchschnittlichen  Kalibrierungskonstante. Bei  unseren
tierexperimentellen Untersuchungen haben wir fiir diese Konstante den Wert:

cq/cr = 1,330 £ 0,108 (p < 0,01) erhalten. Durch die Multiplikation der aus den Bildern

gewonnenen individuellen Angebotskurve mit dieser Konstante kann der systematische
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Fehler der Kurvendaten korrigiert werden. Eine dhnliche Vorgehensweise wurde in der
Literatur ebenfalls beschrieben (4, 13) Zum Verhiltnis zwischen arteriellen Plasmaproben
und von den Bildern abgeleiteten Werten ergab sich dabei 1,44 (4).

Zur einer individuellen Korrektur der aus den Bildern gewonnenen Input-Funktion sind
allerdings zumindest einige Blutproben notwendig. Hier bietet sich an anstelle von
arteriellen Proben venodses Blut zu verwenden. In den Vendsen Proben ist die
Tracerkonzentration niedriger als in den arteriellen. Der Vergleich von arteriellen und
venosen Proben in unseren Tierexperimenten ergab ein Verhiltnis von:

cg/cr = 1,093 + 0,040 (p < 0,01). Ahnliche, in der Literatur beschriebene Vergleiche

ergaben ein Verhiltnis von 7,015 (14). Mit Hilfe dieser Konstante konnen die aus den
Bildern gewonnenen Tracerangebotswerte anhand vendser Blutproben individuell

kalibriert werden.

4.7 Nachweis des Gleichgewichtszustandes

Der mathematische Zusammenhang, der im Modell zur Ausrechnung von dem K,

gebraucht wurde, gilt nur nach dem Eintritt des Gleichgewichtszustandes, deswegen
konnen nur die Messungen nach dem Eintritt des Gleichgewichtszustandes bei der linearen
Regression in Betracht genommen werden. Deshalb miissen die Messungen so geplant
werden, dass eine geniigende Zahl von Messwerten nach dem Eintritt des
Gleichgewichtszustandes zur Verfiigung steht. Anhand von Daten aus der Literatur ist dies
bei Messwerten ab der 20sten Minute gewihrleistet (7, 10).

Der Zeitpunkt des Eintretens des Gleichgewichtszustandes bestimmt die Dauer der
Untersuchung, wihrend der der Patient sich nicht bewegen darf. Wenn die 20ste Minute
als der Eintritt des Gleichgewichtszustandes angenommen wird, dann dauert die
Untersuchung zusammen mit dem Transmissionsscan 75-80 Minuten. Sollte allerdings der
Eintritt des Gleichgewichtszustandes bereits vor der 20sten Minute nachgewiesen werden
konnen, konnte die Untersuchungszeit verkiirzt werden.

In dieser Arbeit wird die Fehlerreduzierung der linearen Regression (Anpassung der
Gerade) ausgenutzt und ein Algorithmus zur Bestimmung des Eintretens des
Gleichgewichtszustandes entwickelt. Uber diesen Algorithmus konnte bewiesen werden,
dass die berechneten Funktionswerte bereits vor der 20sten Minute an eine Gerade
angepasst werden konnen. Damit wurde der Eintritt des Gleichgewichtszustandes vor der

20 Minute nachgewiesen.
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Durch die flexible Entwicklungsmethode des Untersuchungsprotokolls wird die flexible
Definition des Anfangszeitpunktes fiir die lineare Regression ermoglicht. In der Zukunft
soll diese flexible Bestimmung des Gleichgewichtszustandes getestet und bei Eignung

eingefiihrt werden. .

4.8 Schlussfolgerung

In der vorliegenden Arbeit wurde die Entwicklung eines Protokolls zur Quantifizierung des
Knochenstoffwechsels beschrieben. Das Ergebnis ist ein Untersuchungsprotokoll zur
Herstellung von parametrischen Bildern der Stoffwechselparameter des (F-18)-Fluorids.
Das implementierte Protokoll ist modular und flexibel. Die Module koénnen einzeln
weiterentwickelt oder durch neue Module ersetzt werden. Das entwickelte Protokoll wurde
an konkreten Messinstrumenten implementiert und bei Tierexperimenten erfolgreich
verwendet. Aus den praktischen Erfahrungen konnten Konzepte zur Weiterentwicklung
abgeleitet werden. Diese Konzepte beinhalten Méglichkeiten zur
- Anwendung von Inputfunktionen aus den PET-Bildern, damit Vermeidung von
invasiven arteriellen Blutproben,
- Kiirzung des Untersuchungsprotokolls mit der algorithmischen Suche nach dem
Eintritt des Gleichgewichtszustandes.
Die Erfahrungen mit der in dieser Arbeit beschriebenen Protokollentwicklung konnen
leicht auf weitere kiinftige Projekte der nuklearmedizinischen Bildgebung mit dem Ziel der

Quantifizierung von Stoffwechselstorungen iibertragen werden.
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5 Zusammenfassung

Es wurden Methoden der Informatik zur Entwicklung eines Protokolls zur Messung des
Stoffwechsels des (F-18)-Fluorids implementiert. Die rdumliche und zeitliche Verteilung
des Radiotracers innerhalb des Organismus wurde mit einem PET-Scanner verfolgt. Aus
der Dynamik des FEinbauens der Radioaktivitit in das Knochensystem wurden
Stoffwechselrelevante Parameter bestimmt und validiert.

Die metabolische Rate des (F-18)-Fluorides wurde in parametrischen Bildern dargestellt.
Es wurde gezeigt, dass die angewendete Methode zur Quantifizierung des
Knochenstoffwechsels und zum Nachweis der lokalen metabolischen Aktivitiit geeignet ist.
Das Ergebnis der Entwicklung wurde ein flexibles Verfahren, dessen Module austauschbar
und weiterentwickelbar sind. Durch das Protokoll lassen sich Angebotsfunktionen aus
verschiedenen Quellen, aus den Venen, aus den Arterien und aus den Bildern selbst,

verarbeiten.
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