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1 Zusammenfassung

Einleitung:

Die Diagnostik von Mammakarzinomen stellt hohe Anforderungen an bildgebende
Verfahren. Fir Problemfalle mit klinisch oder mammographisch unklaren Befunden
steht die dynamische Magnetresonanztomographie (MRT) der Brust als zusatzliches
bildgebendes Verfahren zur Verfigung. Es kann besonders dann eingesetzt werden,
wenn Biopsieverfahren nur erschwert anwendbar sind, wie z.B. bei postoperativem
Narbengewebe, dichter Brust oder ungunstiger Lokalisation des Herdes. Als weiteres
Verfahren zur spezifischen Darstellung von Mammakarzinomen wurde die Tc-99m-

Sestamibi-Szintigraphie vorgeschlagen.

Ziel:

Ziel der vorliegenden Arbeit war es, im Rahmen einer prospektiven Studie die
Aussagekraft der Mammaszintigraphie und der dynamischen MRT in der
Differentialdiagnostik mammographisch unklarer Herde zu vergleichen. In einem
methodischen Ansatz sollten zusatzlich die Auswertetechniken der dynamischen
MRT erweitert werden. Hierzu sollte ein computergestitztes Verfahren entwickelt und
erprobt werden, das basierend auf kinstlichen Neuronalen Netzen eine

Subdifferenzierung der Kontrastmittelkurven innerhalb eines Herdes erlaubte.

Patienten und Methode:

Es wurden 40 Patientinnen konsekutiv in die Studie eingeschlossen, die sowohl eine
Szintigraphie als auch eine MRT der Brust erhielten. Die Befunde wurden
histologisch gesichert oder durch Nachuntersuchungen tber mehr als 24 Monate als
benigne verifiziert. Neben den 40 primar zur Abklarung fihrenden Herden wurden 8
Zusatzherde mit Kontrastmittelaufnahme in der MRT entdeckt. Ingesamt wurden 10
invasive Karzinome und 5 DCIS gesichert.

Die Szintigraphie erfolgte in Bauchlage der Patientin an einer 3-Kopf-Gammakamera
(Prism3000, Picker) in planarer und in SPECT-Technik. Nach intravendéser Injektion
von ca. 740 MBq Tc-99m-Sestamibi wurden Frih- und Spataufnahmen akquiriert.
Die Rekonstruktion der SPECT-Aufnahmen erfolgte mit einem iterativen Algorithmus.
Alle fokal anreichernden Herdebefunde mit einem Target- zu non-Target-Verhéltnis

von > 1,3 wurden als maligomverdachtig gewertet.



Die dynamische MRT wurde an einem 1,5 Tesla Tomographen (Magnetom Vision,
Siemens) durchgefuhrt. Die Messungen erfolgten in Bauchlage mit einer dedizierten
Oberflachenspule zur simultanen Untersuchung beider Briiste. Zur Akquisition der
Kontrastmitteldynamik wurde eine T1-gewichtete 3DFLASH-Sequenz verwendet. Zur
konventionellen Auswertung wurde eine Subtraktionsaufnahme berechnet und
interaktiv eine Region of Interest um KM-aufnehmende Herdbefunde gelegt. Die
resultierenden Kurven der Kontrastmitteldynamik wurden nach ihrer Kurvenform in
Anlehnung an Kuhl et al. klassifiziert. In einem weiteren Auswerteschritt wurden auch
morphologische Kriterien einbezogen und ein Punktescore nach Fischer gebildet.

SchlieB3lich erfolgte die halbautomatische Segmentierung aller Herde, die mehr als
50% KM aufnahmen. Die Signalintensitatszeitreihen aller Voxel dieser Herde wurden
einer Subdifferenzierung durch Vektorquantisierung unterworfen. Dieses Verfahren
basiert auf dem Algorithmus der Minimal Free Energy Vektorquantisierung, wurde in
der Bildverarbeitungsgruppe des Instituts fir Klinische Radiologie der LMU entwickelt
und fur die Anwendung bei der dynamischen MRT der Brust adaptiert. Als Ergebnis
der Vektorquantisierung resultierten 4  prototypische  Zeitreihen,  sog.
Codebuchvektoren, die jeweils reprasentativ fur Voxelgruppen mit ahnlichen
Signalverlaufen waren. Anhand dieser Codebuchvektoren erfolgte erneut eine

Klassifizierung der Herdbefunde.

Ergebnisse:

Im Vergleich der verschiedenen Auswertemethoden der dynamischen MRT war die
Sensitivitat bei der Detektion von Mammakarzinomen bei der konventionellen
Auswertung anhand des Kurventyps bei 67% und stieg unter Einbeziehung der
Herdmorphologie auf 87%. Mittels Vektorquantisierung stieg die Sensitivitat auf 73%
bzw. 93%. Die Spezifitat unterlag jedoch Einschrdnkungen und erreichte bei der
konventionellen Auswertung unter Einbeziehung der Morphologie 85%, bei der
Vektorquantisierung 76%.

Die Szintigraphie erwies sich als hochspezifisches Verfahren (100%). Die Sensitivitat
bei der Detektion kleiner Karzinome war jedoch selbst bei Anwendung der SPECT-

Technik unzureichend (56%).



Schlussfolgerungen:

Die dynamische kontrastmittelverstarkte MRT der Brust wies eine hohere Sensitivitat
bei der Detektion kleiner Mammakarzinome im Vergleich zur Szintigraphie auf. Bei
hoher Spezifitat der Mammaszintigraphie zeigte sich, dass die Sensitivitat v.a. bei
kleineren Karzinomen in unserem selektierten Patientengut zu niedrig war. Als
Schlussfolgerung unserer Studienergebnisse und in Zusammenschau mit der
derzeitigen Literatur zu diesem Thema erscheint die MRT-Bildgebung zur
Einschatzung der Dignitdt mammographisch unklarer L&sionen in ausgewéhlten
Problemfallen tberlegen.

Um die Aussagekraft der dynamischen MRT weiter zu verbessern, wurden
verschiedene Auswerteverfahren getestet. Unter Einbeziehung morphologischer und
dynamischer Kriterien wurde die hochste Aussagekraft erreicht. Das
computergestitzte Auswerteverfahren unter Verwendung der Vektorquantisierung,
erwies sich als weitgehend auswerterunabhéngige Methode mit vergleichbarer
Aussagekraft zur Dignitatsbeurteilung. Dabei war die Tendenz erkennbar, dass
maligne Lasionen mit héherer Sicherheit identifiziert werden konnten. Ein derartiges
Auswerteverfahren ware als Grundlage fir eine computerunterstitzte Diagnostik
(CAD) vorstellbar.



2 Einleitung

2.1 Bildgebung in der Mammadiagnostik

Brustkrebs ist mit jahrlich mehr als 700.000 Neuerkrankungen weltweit die haufigste
bdsartige Erkrankung der Frauen. Die kumulative Inzidenz als Wahrscheinlichkeit, an
einem Mammakarzinom zu erkranken, betragt in Deutschland 11%, d.h. etwa jede
neunte Frau erkrankt an Brustkrebs (33). Daten des lokalen Tumorregisters Miinchen
dokumentieren im Jahr 2001 eine Inzidenz von 876 Neuerkrankungen pro 100.000
Frauen sowie eine Mortalitat im selben Jahr von 334 pro 100.000 Frauen. Im
Rahmen der Brustkrebsvorsorge sind die klinische Untersuchung mit Inspektion und
Palpation, die Mammographie und die ergdnzende Sonographie die am weitesten
verbreiteten Methoden zur Friherkennung. Sie dienen der primaren
Mortalitatssenkung sowie der Vorverlagerung einer Diagnose in frihe Stadien der
Erkrankung und somit einer Verbesserung der Prognose. Dabei ist die
Mammographie weiterhin die Methode der Wahl zum frihzeitigen Erkennen eines
Mammakarzinoms, zumal sie das einzige Verfahren darstellt, das in der Lage ist In-
situ-Karzinome und Frihformen invasiver Karzinome nachzuweisen. Basierend auf
den BI-RADS Kategorien hat sich gezeigt, dass die typischen mammographischen
Malignitatskritierien (Level 5) einen hohen positiven Vorhersagewert fir eine
Krebserkrankung haben (2,50). Subtilere mammographische Verdnderungen wie die
fokale Storung der Architektur, die Dichtezunahme des Driisenparenchyms im
zeitlichen Verlauf oder asymmetrisches Drisengewebe sind weniger spezifisch, um
das Vorliegen maligner Verdnderungen vorherzusagen (62,63,47) (niedriger positiver
Vorhersagewert).

Eine weitere Limitation der Mammographie liegt bei Patientinnen mit bereits
chirurgisch und/oder strahlentherapeutisch vorbehandelter Brust vor. Postoperative
bzw. postradiogene Verdnderungen in der Mammographie erschweren die
Differenzierung  zwischen  Narbengewebe,  Architekturveranderungen  und
Karzinomen (18,31). Die Signifikanz der Mammographie kann auch in Fallen mit
dichter Brust, z.B. im Rahmen einer ausgepréagten Mastopathie, limitiert werden,
indem bei symptomatischen Patientinnen die eigentliche Lasion maskiert werden

kann. Auch Lasionen in ungunstiger Lokalisation, z.B. thoraxwandnah oder weit



axillar, konnen durch mammographisch nicht vollstandig darstellbare Herde die
Aussagekraft der Mammographie einschranken (13,64,51).

Die Sonographie hat ihren Stellenwert bei positivem Tastbefund und negativer bzw.
schwer beurteilbarer Mammographie, als priméare bildgebende Methode bei jungen
Frauen und zur Differenzierung zwischen soliden und liguiden Raumforderungen.
Eine exakte Differentialdiagnose zwischen benignen und malignen Tumoren ist damit
jedoch nur sehr eingeschrankt moglich und zudem stark untersucherabhangig (70).
Insbesondere bei dichtem Drisenkorper und ausgepragter Mastopathie erfahrt auch
diese Methode deutliche Limitationen in Spezifitdt und Sensitivitat.

Um unklare mammographische und sonographische Befunde zu evaluieren, werden
haufig gezielte perkutane Biopsien der fraglichen Region durchgefiihrt, die allerdings
in einer Vielzahl der Félle zu einem benignen histologischen Ergebnis fuhren. Dieses
invasive Verfahren bietet dabei jedoch eine hohe Spezifitdt und bei korrekter Technik
und Indikation auch eine hohe Sensitivitat in der Diagnose von Brustkrebs (3).

Bei ungunstiger Lokalisation zur stereotaktischen oder ultraschallgesteuerten
Biopsie, bei ausgepragten iatrogenen Parenchymalterationen, sehr dichter oder
mammographisch  nicht  vollstandig  darstellbarer Brust und unklarem
sonographischem Befund kénnen jedoch zusatzliche bildgebende Verfahren zur

weiteren Abklarung hilfreich sein.

Die dynamische kontrastverstarkte MRT der Mamma ist solch ein zusatzliches
bildgebendes Verfahren. Viele Studien haben von einer hohen Sensitivitat der MRT
beziglich der Detektion des invasiven Mammakarzinoms berichtet (7,31). Die
Aussagekraft der MRT beziiglich der Darstellung von in situ Karzinomen ist jedoch im
Vergleich zur Mammographie mit dem typischen Erscheinungsbild der gruppierten
Mikrokalzifikationen limitiert (22,64,51,75). Zusatzlich kdnnen maligne Herde durch
diffuse Kontrastmittelaufnahme des Brustgewebes, v.a. im Rahmen mastopathischen
Parenchymumbaus, verdeckt werden. Eine weitere Limitation des Verfahrens ist die
z.T. niedrige Spezifitdt durch die Darstellung einiger fokal kontrastmittel-
aufnehmender gutartiger Ver&dnderungen (22,37). Einige Studien schlagen zur
Steigerung der Treffsicherheit vor, die Dynamik der Kontrastmittelaufnahme der
Gesamtlasion auszuwerten. Hier ergibt sich allerdings ein nicht unerheblicher Anteil
von Uberlappungen von Signalintensitatskurven bei gut- und bosartigen Lasionen
(15,36).



Die  Szintigraphie der Brust mit dem  Technetium-99m  markierten
Radiopharmazeutikum Sestamibi ist ebenfalls geeignet, bosartige Brusttumoren
darzustellen (34,67,74,54,42,61,9,11,14,44,73,52,56). In einer von Talillefer (66)
durchgefiuihrten Metaanalyse von 20 Studien, die insgesamt 2009 Patientinnen mit
2304 Lasionen umfasste, berichtet er Uber eine mittlere Sensitivitat von 85% und
einer Spezifititt von 89% in der Detektion von Brustkrebs. Abhangig von
Einschlusskriterien und unterschiedlicher Auswertetechnik ergibt sich allerdings eine
grol3e Streubreite der Ergebnisse der Einzelstudien mit Sensitivitdten von 50 bis 94%
bzw. Spezifitditen von 58 bis 100%. Zu diesem Zeitpunkt war die Szintigraphie in
multimodalen Untersuchungskonzepten, insbesondere in Verbindung mit der MR-
Mammographie, noch nicht ausreichend untersucht. Vorangegangene vergleichende
Studien von Szintigraphie und MR-Mammographie an Patientinnen mit
Brustkrebsverdacht erbrachten als Ergebnis eine hohere Spezifitdt der Szintigraphie
in der Differenzierung maligner und benigner Lasionen (53,27,71). Andererseits
lagen zum Zeitpunkt unserer Studie nur wenige Publikationen vor, die den Wert der
Szintigraphie im direkten Vergleich mit der MR-Bildgebung bei Patientinnen mit
mammographisch unklaren Lasionen untersucht haben (68,69).

Auf Basis dieser vorangegangenen Untersuchungen fihrten wir eine prospektive
Studie mit dem intraindividuellen Vergleich der MR-Mammographie und der
Mammaszintigraphie durch. Ein besonderes Augenmerk wurde von uns auf die
Problemféalle mit unklarer Mammographie gerichtet. Somit wurden in der
vorliegenden Studie nur Patientinnen mit mammographischen Auffalligkeiten der BI-

RADS Level 3 bis 4 eingeschlossen.

2.2 Fragestellung

Ziel unserer prospektiven Studie war es, die Signifikanz der MR-Bildgebung und der
Tc-99m Sestamibiszintigraphie in der Unterscheidung von benignen und malignen
Lasionen bei Patientinnen mit mammographisch unklaren Herden zu evaluieren.
Dabei sollte im intraindividuellen Vergleich das Untersuchungsverfahren gefunden
werden, das eine hohe Genauigkeit in der Differenzierung maligner von benigner

Lasionen bietet um ggf. unnétige chirurgische Intervention zu vermeiden.



Dabei wurde zur Klassifizierung der dynamischen MRT zuné&chst der Ansatz verfolgt,
eine ggf. dargestellte KM-aufnehmende L&sion anhand ihrer Signalintensitatskurve
zu evaluieren.

Im zweiten Teil der Studie war es das Ziel eine neue Methodik zur Differenzierung
mehrerer Signalintensitatskurven innerhalb einer L&sion als Basis fur eine
Mustererkennung zu evaluieren. Dementsprechend wendeten wir kinstliche
neuronale Netze auf Basis der Minimal Free Energy Vektorquantisierung an, um das
Signalintensitatsverhalten innerhalb der kernspintomographisch nachgewiesenen

kontrastmittelaufnehmenden Lasionen naher zu differenzieren.
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3 Basisdiagnostik der Mamma

3.1 Klinische Untersuchung

Da der Grof3teil der Karzinome immer noch von der Patientin selbst zuerst entdeckt
wird, sind die Patientinnen auf die monatliche Selbstuntersuchung aufmerksam zu
machen. Erganzend dazu sollte zu Beginn des jahrlichen gynakologischen
Friherkennungsprogramms die klinische Untersuchung stehen, die sowohl die
Inspektion bei angehobenem und gesenktem Arm als auch die Palpation der Brust
und der axillaren, infra- und supraklavikuldren Lymphknoten einschlief3t. Zudem
Erfolgt die Prifung einer eventuellen Sekretion aus den Milchgangen. Ein geeigneter
Zeitpunkt hierfir ist die Zeit nach der Periodenblutung, da hier die Brust weniger
gespannt und druckempfindlich ist.

Laut Literatur sollte eine eingehende klinische Untersuchung immer mit bildgebenden
Verfahren  kombiniert werden, da mit der Palpation als alleinige
Untersuchungsmethode nur 60 bis 85% der Brustverdnderungen entdeckt werden
konnen (65).

3.2 Mammographie

Aufgrund der hohen Sensitivitat, der unkomplizierten Durchfiihrbarkeit und der guten
Verfligbarkeit kommt der Mammographie bei der bildgebenden Mammadiagnostik die
wichtigste Bedeutung zu. Die Indikation zur Mammographie wird zum einen bei
klinisch asymptomatischen Frauen im Rahmen des Vorsorgeprogramms, zum
anderen bei klinisch symptomatischen Frauen, die bei der klinischen Untersuchung
durch einen tastbaren Tumor, Hauteinziehungen oder Sekretion auffallig waren,
gestellt. Eine Basismammographie im Rahmen der Vorsorgeuntersuchungen wird um
das 35. Lebensjahr empfohlen. Weitere Verlaufskontrollen sollten sich ab dem 40.
Lebensjahr im Abstand von 2 Jahren, bei Frauen ab dem 50. Lebensjahr und bei
Patientinnen mit erhéhtem Risiko (Mammakarzinom an der kontralateralen Brust,
histologisch  gesicherte, atypisch  proliferierende  Mastopathie,  positive

Familienanamnese) im jahrlichen Abstand wiederholen (33).
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Mittels Rontgenweichsteilstrahlung unter Verwendung einer Molybdan-Anode ist die
Methode in der Lage, feine Unterschiede in der Dichte und Zusammensetzung des
Mammaparenchyms zu erkennen. Routinemafig werden hierbei unter Kompression
auf beiden Seiten der Brust Aufnahmen in 2 Ebenen angefertigt. Als
Standardorientierungen gelten hierbei der craniocaudale (CC) und der schréage
mediolateral obligue (MLO) Strahlengang. Die MLO-Orientierung bildet hierbei
besonders das thoraxwandnahe Gewebe und den axillaren Parenchymauslaufer ab.
Streng laterale, vergrof3ernde oder sogenannte herausgedrehte Aufnahmen werden
nur bei Bedarf als Zusatzaufnahmen angefertigt.

Die Auswertung der Mammographien erfolgte gemalR3 der BIRADS-Klassifikation
(Breast Imaging Report And Data System) (2), die eine Richtlinie darstellt, die vom
American College of Radiology (ACR) eingefihrt wurde, um eine
Qualitatsverbesserung der Mammographiebefundung durch einheitliche Terminologie
und Codierung zu erreichen (Tab. 3.2-1). Es werden 7 Gruppen unterschieden. Bei
der Einteilung finden Kriterien wie z.B. Form und Randstruktur von Herdbefunden

oder Kalzifikationen Bertcksichtigung.

Tabelle 3.2-1: BIRADS-Klassifikation

BIRADS 0 |Diagnostik nicht ausreichend beurteilbar, weitere Bildgebung erforderlich

BIRADS 1 |Komplett unaufféalliger Befund

BIRADS 2 | Typisch benigner Befund (z.B. Zyste, typisches Fibroadenom), keine

therapeutische Konsequenz

BIRADS 3 |Wahrscheinlich benigner Befund (z.B. Fibroadenom mit etwas
Randunscharfe), 1-5% maligne, zumindest kurzfristige Kontrolle

erforderlich

BIRADS 4 |Suspekte Lasion, Biopsie erforderlich, ~30% Wahrscheinlichkeit fir
Malignitét

BIRADS 5 |Klassisches Karzinom mit mehreren Malignitatsktriterien

BIRADS 6 |Lasion, die bereits auf Grund einer vorangegangenen Histologie-

gewinnung als maligne bestatigt wurde

12




3.3 Mammasonographie

Die Mammasonographie ermdéglicht die Differenzierung zwischen soliden und
zystischen Tumoren mittels Ultraschalltechnik. Gegenlber der Mammographie hat
sie zur Friherkennung von Karzinomen nur bei jingeren Frauen mit dichtem
Drisengewebe Vorteile. Mit entsprechend hochauflosenden Geraten ist hier eine
Friherkennung auch schon sehr kleiner Herde moéglich. Wegen der hohen Geréte-
und Untersucherabhéngigkeit ist die Sonographie bis heute kein Ersatz flr die
Mammographie. Sie sollte jedoch immer ergdnzend zu Mammographie und
klinischem Befund durchgefiihrt werden. An einigen Zentren wird zudem die
Beurteilung der Perfusion bzw. Vaskularisation verdachtiger L&sionen mittels
Dopplersonographie durchgefthrt.

Bei Darstellung einer flissigkeitsgefillten Zyste kann zur weiteren Diagnostik unter
sonographischer Kontrolle mit einer feinen Nadel punktiert werden und somit die
gewonnene Flussigkeit histologisch untersucht werden.

AuBBerdem konnen auch nach einer Mastektomie bereits sehr kleine
Thoraxwandmetastasen und Lymphknotenmetastasen in der Axilla, supraklavikular

und in der Halsregion zuverlassig diagnostiziert werden.

3.4 Invasive Verfahren

Ziel der invasiven Diagnostik und Voraussetzung fur die Einleitung einer Therapie ist
der Malignitatsnachweis bzw. Ausschluss mit Hilfe von Zytologie bzw. Histologie. Mit
Hilfe der bildgesteuerten perkutanen Stanzbiopsie wird eine sehr hohe diagnostische
Sicherheit erreicht (40), wobei diese Methode eine geringe Belastung flur die
Patientin darstellt und zudem ohne kosmetische Folgen bleibt. Bei Befunden in der
Kutis oder Subkutis hat sich der Einsatz einer Hautstanze bewéhrt. Dabei erhalt man
einen zusammenhangenden Gewebezylinder zur histologischen Untersuchung. Als
weitere  diagnostische Verfahren ohne bildgebende Hilfe stehen die
Feinnadelaspiration und -biopsie zur Verfigung. Hier wird ein loser Zellverband zur
zytologischen Untersuchung gewonnen. An letzter Stelle der invasiven Diagnostik
sollten operative Mal3hahmen, wie die offene Biopsie bzw. Probeexzision, stehen.

Die Galaktographie ist bei einseitiger Sekretion der Brust aus einem Gang

(unabhéngig von der Farbe und Beschaffenheit des Sekrets) indiziert. Sie dient der
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Darstellung und Lokalisation intraduktaler Prozesse und erfolgt mittels Injektion
wasserloslichen Rdntgenkontrastmittels in das Milchgangsystem mit

nachgeschalteter Mammographie.

3.5 Histologie und TNM-Klassifikation

Anhand operativ oder bioptisch gewonnenen Materials kdnnen nach histologischer

Aufbereitung benigne und maligne Veranderungen unterschieden werden.

Benigne Veranderungen

Benigne umschriebene  und abgrenzbare Tumoren entstammen teils dem
Drusenepithel, teils dem umgebenden Bindegewebe bzw. Mesenchym oder stellen
eine Mischform aus beiden dar. Dabei treten Adenome und Milchgangspapillome
(solitar oder multipel) als vom Epithel ausgehende Lasionen auf. Fibroadenome sind
epithelial-mesenchymalen Ursprungs, wahrend Fibrome und Lipome den rein
mesenchymalen Tumoren zugerechnet werden.

Im Gegensatz dazu handelt es sich bei der Mastopathie nicht um eine isolierte
Neubildung, sondern um eine Gewebsveranderung, die einen mehr oder weniger
grol3en Bereich der Brustdriise erfassen und umgestalten kann. Die auftretenden
Veranderungen kénnen in unterschiedlicher Auspréagung die Bereiche des Epithels,
der Ganglumina und das Bindegewebe betreffen. Es resultieren unterschiedliche
Endzustdande wie einzelne oder flachige fibrose Partien (Mastopathia fibrosa),
Zystenbildungen (Mastopathia cystica) oder Epithelproliferationen. Bei der
Sonderform der proliferierenden Mastopathie mit auftretenden Epithelatypien ist das

spatere Karzinomrisiko um das vierfache erhoht (60).

Maligne Veranderungen

Als Prakanzerose gilt das sich haufig multizentrisch und bilateral entwickelnde
Carzinoma lobulare in situ (CLIS), das aber nur partiell und dann mit grof3er
Latenzzeit karzinomatdés wird. Das duktale Carzinoma in situ (DCIS) ist dem
gegenuber als eine vor der Invasion stehende Verdnderung anzusehen, deren
sichere histologische Einordnung problematisch ist, da vor allem bei grol3eren

Befunden von >2,5 cm erste Invasionsprozesse Ubersehen werden kénnen.
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Bei den bereits invasiven Formen unterscheidet man duktale (80%) und lobulare
Karzinome (10%), ferner die prognostisch relativ gunstigen muzinésen und
medullaren Karzinome sowie weitere mit ungewdhnlicher Differenzierung. Schliel3lich
ist noch das Paget-Karzinom als Sonderform zu nennen. Hier zeigen sich ekzematts

imponierende Begleitveranderungen im Bereich der Mamille (60).

TNM-Klassifikation des Mammakarzinoms

Die Einteilung des Mammakarzinoms geschieht nach dem pTNM-Schema (28).
Dabei bezeichnet das Kirzel ,p* die postoperative, pathologische Klassifikation. Zur
naheren Beschreibung dieses Primartumors werden weitere Ziffern hinzugeftgt, die

Informationen Uber die Ausdehnung und GréRRe des Tumors liefert (Tabelle 3.5-1):

pTX |Primartumor kann nicht beurteilt werden

pTO | Kein Anhalt fir Primartumor

pTis |Carzinoma in situ

pT1 | Tumor < 2 cm in grofRter Ausdehnung

pTla £0,5cm

pTlb>0,5-1cm

pTlc 1-2.cm

pT2 |Tumor > 2 cm, aber nicht >5 cm in gro3ter Ausdehnung

pT3 | Tumor >5 cm in grofRter Ausdehnung

- Tumor jeder Grol3e mit Ausdehnung auf Brustwand oder Haut mit weiterer
p . .
Untergliederung in pT4a,b,c,d
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Der Zusatz pN in Tabelle 3.5-2 gibt Auskunft Gber die regionare

Lymphknotenbeteiligung eines Tumors:

pPNX | Regiondre Lymphknoten kdnnen nicht beurteilt werden
pPNO |Keine regionaren Lk-Metastasen
pN1 |Metastasen in beweglichen ipsilateralen, axillaren Lk
Metastasen in ipsilateralen axillaren Lk, untereinander oder an andere
PR Strukturen fixiert
pN3 | Metastasen in Lk entlang der A. mammaria interna

Der Zusatz pM in Tabelle 3.5-3 gibt Informationen Uber das Vorliegen von

Fernmetastasen:

pMX | Vorliegen von Fernmetastasen kann nicht beurteilt werden
pMO | Keine Fernmetastasen

pM1 |Fernmetastasen

16




4 Methodik der Magnetresonanztomographie

Die heutige Magnetresonanztomographie basiert auf der Kenntnis um Magnetfelder,
deren Entstehung, Interaktionen und der Mdoglichkeit, sie zu messen. 1946
entdeckten Edward M. Purcell und Felix Bloch (5) unabhangig voneinander, dass
Atomkerne in einem aufleren Magnetfeld Kreiselbewegungen beschreiben, d.h.
prazedieren. Wird dann elektromagnetische Energie geeigneter Wellenlange
eingestrahlt, wird sie erst absorbiert und schlief3lich ein Resonanzsignal ausgesandt.
Sie nannten diesen Vorgang Nuklearmagnetresonanz (Nobelpreis fur Physik 1952).
Der Einsatz der Nuklearmagnetresonanz fiir die Bildgebung von biologischen
Geweben geht auf das Jahr 1973 zurtick, wofir Paul C. Lauterbur und Peter
Mansfield 2003 den Nobelpreis fir Medizin erhielten (39,43).

4.1 Physikalische Grundlagen der MRT

4.1.1 Kernspin und magnetisches Moment

Alle Atome, die eine ungerade Anzahl von Kernbausteinen (positiv geladene
Protonen und elektrisch neutrale Neutronen) haben, besitzen einen eigenen
Kerndrehimpuls oder Kernspin. Solche Atomkerne verhalten sich &hnlich wie
rotierende positiv geladene Kugeln. Durch die Eigenrotation des geladenen
Atomkerns  entsteht ein  elektrischer  Kreisstrom, der analog einer
stromdurchflossenen Spule ein magnetisches Dipolfeld induziert. Richtung und
Starke dieses Dipolfeldes beschreibt das magnetische Moment p. Wasserstoff (*H),
Stickstoff (**N), Phosphor (**P) und Natrium (**Na) sind Elemente mit Kernspin, die
im menschlichen Korper haufig vorkommen. Die wichtigste Rolle spielt in der
Magnetresonanztomographie der Kern des Wasserstoffatoms, das solitdre Proton.
Der Wasserstoff, an Sauerstoff gebunden als Wasser, hat mit Abstand sowohl den
grol3ten Anteil an allen biologischen Geweben als auch das grol3te gyromagnetische
Verhéaltnis und somit auch das grof3te magnetische Moment.

17



4.1.2 Atomkern im Magnetfeld

Magnetische Dipole und somit Atomkerne mit Kernspin richten sich in einem starken
aulReren Magnetfeld B, so aus, dass der Erhalt ihrer Ausrichtung mdoglichst wenig
Energie erfordert. Dieser Umstand ist entscheidend fur das Phanomen der
Nuklearmagnetresonanz. Ohne &ufRReres Magnetfeld sind alle Ausrichtungen des
magnetischen Moments P energetisch gleichwertig; daher sind im magnetfeldfreien
Raum die Dipole voéllig ungeordnet und — weil sie sich gegenseitig neutralisieren —
nach auf3en hin unmagnetisch (Abb. 4.1.2-1)

Abbildung 4.1.2-1: Atomkerne mit magnetischem Moment ohne &uReres Magnetfeld.
Die unausgerichteten magnetischen Dipole der einzelnen Kernspins neutralisieren
sich.
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Wenn von auf3en ein Magnetfeld mit der magnetischen Induktion B, (Einheit:Tesla)
in z-Richtung angelegt wird, dann kommt es zu einer Wechselwirkung zwischen
Atomkernen und auRerem Magnetfeld: Die magnetischen Momente der Atomkerne
richten sich entlang der Feldlinien des Magnetfeldes B, im Sinne eines
Gleichgewichtszustandes aus. Im Fall des Wasserstoffkerns sind hierbei nur zwei
Orientierungen moglich: Entweder parallel oder antiparallel zum Magnetfeld B, (die
Quantenmechanik spricht von Kern-Zeeman-Niveaus) (Abb. 4.1.2-2).

Abbildung 4.1.2-2 : Atomkerne mit magnetischem Moment mit &uRerem Magnetfeld.
Unter Einwirkung des aul3eren Magnetfeldes By richten sich die magnetischen Dipole
parallel oder antiparallel aus. Die parallele Ausrichtung wird, da energiedrmer, etwas
haufiger eingenommen und bewirkt so eine Nettomagnetisierung M.

Dabei werden die Kernspins und damit die magnetischen Momente um einen
konstanten Winkel zum &ufReren Magnetfeld ausgelenkt, wie die Quantenmechanik
zeigt, und diese Schragstellung der Vektorspitze des magnetischen Moments p
ergibt eine Kreiselbewegung um die z-Achse des aul3eren Magnetfeldes B, (Abb.
4.1.2-3).
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Abbildung 4.1.2-3 : Atomkern im Magnetfeld. Wie ein rotierender Kreisel zu taumeln
beginnt, wenn er angestofRen wird, fihren Protonen im Magnetfeld dieselbe Art von
Bewegung aus. Sie wird als Prazession bezeichnet

Diese Kreiselbewegung wird als Prazession bezeichnet und ihre Frequenz ist
unabhéngig von der Kerneigendrehung — aber abhangig von der Starke B, des

externen Magnetfeldes. Diesen Zusammenhang beschreibt die Larmorgleichung:

Wo = 0Bo

Dabei steht w, fur die Prazessionsfrequenz, g wiederum fiir das gyromagnetische
Verhaltnis und B, flr die magnetische Induktion. Die Prazession der einzelnen
Kernspins ist dabei unkoordiniert, was sonst zu einem rotierenden magnetischen
Moment quer zum &ufReren Magnetfeld fihren wirde. So neutralisieren sich die
Kernspins in der xy-Ebene gegenseitig und es ist keine Quermagnetisierung
messbar.

Die Ausrichtung parallel zum aufReren Magnetfeld ist ein wenig energiearmer als die
antiparallele und wird deswegen ein wenig haufiger eingenommen. Der daraus
resultierende geringe Uberschuss an parallelen magnetischen Momenten bewirkt bei
einer gentgend grofRen wasserstoffreichen Probe eine Nettomagnetisierung M in
Richtung des aufReren Magnetfeldes. Dieser Umstand folgt aus der Boltzmann-

Gleichung: Sie beschreibt, wie die beiden Ausrichtungen im thermischen
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Gleichgewicht eingenommen werden. Aus dieser Gleichung ergibt sich auch, dass
der Unterschied zwischen parallel und antiparallel ausgerichteten magnetischen
Momenten durch folgende Faktoren noch steigt: Zunehmende magnetische Induktion
B, , zunehmende Spindichte und abnehmende Temperatur bewirken eine Zunahme
der Nettomagnetisierung.

4.1.3 Der Hochfrequenz-Puls

In biologischen Geweben, die reich an Wasserstoffatomkernen sind, entsteht unter
den beschriebenen  Gleichgewichtsbedingungen eine  zeitlich  konstante
Nettomagnetisierung in Langsrichtung von B, wenn es in ein Magnetfeld
eingebracht wird. Der Magnetisierungsvektor M rotiert zunachst nur um die
Magnetfeldachse von B,, prazediert aber nicht. Wenn man nun zusatzlich
Wasserstoffkerne, die sich in energetisch niedriger paralleler Ausrichtung befinden,
dazu bewegen mochte, den energetisch hoherwertigen Zustand, die antiparallele
Ausrichtung, einzunehmen, so ist die Zufuhr von Energie in Form von magnetischer
Wechselwirkung erforderlich. Es mul3 ein elektromagnetischer Hochfrequenzpuls
(HF-Puls) eingestrahlt werden. Der HF-Puls entsteht, indem ein rotierendes
Stormagnetfeld B; fur kurze Zeit senkrecht zum Hauptmagnetfeld B, aufgebaut wird.
Damit er aber mit den magnetischen Momenten im Gewebe wechselwirken und
Energie Ubertragen kann, muss der HF-Puls die Resonanzbedingung erfiillen — das
Magnetfeld B; muss genau mit der Larmorfrequenz rotieren. In einem 1-Tesla-
Magnetfeld liegt die Larmorfrequenz fir Wasserstoffkerne bei 42,58 MHz und
entsprechend in einem Magnetfeld von 1,5 Tesla bei 63,87 MHz.

Wie oben schon angedeutet, kreiseln die einzelnen Spins unkoordiniert um die
Langsachse des aulReren Magnetfeldes, die z-Achse, prazedieren also nicht im
Gleichschritt, sind phasenunabhangig. Der eingestrahlte HF-Puls hat, da ein
Magnetfeld auch in der Prazessionsebene rotiert, zwei Auswirkungen:

Zum einen werden die magnetischen Momente der Kernspins in Gleichschritt
versetzt. Durch diese Phasenkoharenz beginnt der Magnetisierungsvektor in der
Prazessionsebene zu rotieren, also quer zum auf3eren Magnetfeld.

Zum anderen werden gleichzeitig magnetische Momente auf das hdohere

Energieniveau gehoben, wechseln also von der parallelen in die antiparallele
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Ausrichtung. Dieser zweite Vorgang fihrt zu einer Abnahme des

Magnetisierungsvektors M langs zum &aul3eren Magnetfeld (Abb. 4.1.3-1).

Abbildung 4.1.3-1: Auslenkung des Magnetisierungsvektors M durch einen HF-Puls.
Die Magnetisierung prazediert mit der Larmorfrequenz w, um die z-Achse.

Beide Effekte zusammen kénnen als Auslenkung von M aus der z-Richtung in die xy-
Ebene, die Préazessionsebene aufgefasst werden. Der ausgelenkte
Magnetisierungsvektor prazediert dabei mit der Larmorfrequenz um die z-Achse.
Sein Winkel a, der sogenannte Flipwinkel, wird mit zunehmender Starke und
Applikationsdauer des Magnetfeldes B; (a = g ‘B1) grofRer. Der HF-Puls liegt in der
GroRRenordnung von 10 uT. Die grof3te Quermagnetisierung bewirkt der HF-Puls, der
M um 90° auslenkt: Er wird als 90°-HF-Puls bezeichnet. Zur Erzeugung sogenannter
Spinechos werden Auslenkwinkel von 90° und 180° bendétigt. Bei schnellerer
Bildgebung mit sogenannten Gradientenechos werden dagegen Auslenkwinkel von

weniger als 90° verwendet.

4.1.4 Relaxation

Wenn der HF-Puls wieder abgeschaltet wird, kehrt der Magnetisierungsvektor in
seinen Gleichgewichtszustand parallel zur z-Achse zurtick. Diesen Vorgang nennt
man Relaxation. Dabei wird Energie in Form einer gedampften (d.h. in der Amplitude
exponentiell abklingenden) Hochfrequenzwelle abgegeben. Diese HF-Welle, das
Magnetresonanzsignal, kann von geeigneten elektromagnetischen Spulen
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(Empfangerspulen) aufgenommen und in ein elektrisches Signal umgesetzt werden.
Die Relaxation besteht dabei aus zwei voneinander unabhangigen Komponenten.
Erstens Zunahme der Langsmagnetisierung und zweitens Abfall der
Quermagnetisierung. Beide Vorgange sind fur unterschiedliche organische Gewebe
charakteristisch und lassen sich durch Zeitkonstanten beschreiben. Die Konstante
T1, entsprechend der longitudinalen Relaxationszeit driickt den Wiederanstieg der
Langsmagnetisierung aus. Die Konstante T2 beschreibt das Abklingen der

Quermagnetisierung entsprechend der transversalen Relaxationszeit.

4.1.4.1 T1-Relaxation

Bei der T1-Relaxation spricht man auch von Spin-Gitter-Relaxation, da hierbei
Energie, die durch den HF-Puls aufgenommen wurde, von angeregten Kernen an die
Umgebung abgegeben wird. Die Energie wird durch fluktuierende Magnetfelder
mittels Dipol-Dipol-Interaktion tbertragen, die von Protonen und Elektronen erzeugt
werden. Der Energietransfer passiert schnell, wenn sich die Umgebungsmolekile
nahe der Larmorfrequenz bewegen und ist somit auch abhangig von der Starke des
aulleren Magnetfeldes B,. Bei Wasser etwa dauert diese Energietbertragung auf
Grund der kleinen, beweglichen Molekiile verhaltnismafig lange — bei 1 Tesla ca. 2-3
Sekunden. Andererseits bewegen sich Molekile von Festkdrpern wie Knochen zu
langsam flur einen schnellen Energietransfer und darum ist auch der T1-Wert von
Knochen relativ lang — ca. 1-3 Sekunden. Es gibt aber Gewebe, deren
Molekularbewegung in der Nahe der Larmorfrequenz liegt: Fett und Weichteilgewebe

haben kurze T1-Zeiten um 0,25 Sekunden.

4.1.4.2 T2-Relaxation

Ein anderer Ausdruck fur T2-Relaxation ist Spin-Spin-Relaxation, der an den
zugrundeliegenden Mechanismus erinnert, namlich den zunehmenden Verlust der
Phasenkohérenz der Spins in der Transversalebene. Er kommt durch geringe
Magnetfeldunterschiede im biologischen Gewebe zustande, die wesentlich
langsamer als die Larmorfrequenz fluktuieren und geschieht ohne Energieabgabe.
Deshalb sind die T2-Werte aller Gewebe unabhéngig von der Starke des &ul3eren
Magnetfeldes in der Longitudinalebene. Flissigkeiten haben lange T2-Werte (freies
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Wasser ca. 2000 ms), weil sich die lokalen Magnetfeldunterschiede durch die freie
Molekulbeweglichkeit sehr schnell ausgleichen. Anders bei Festkorpern: Sie weisen
extrem kurze T2-Werte auf (ca. 10-100 Millisekunden), denn durch die geringe
Molekulbeweglichkeit wirken sich die lokalen Magnetfeldunterschiede starker aus
und die T2-Relaxation geschieht entsprechend schnell.

4.1.4.3 T2*-Relaxation

Der T2-Wert beschreibt also den Rickgang der Quermagnetisierung, der durch
fluktuierende Magnetfeldunterschiede im Gewebe bewirkt wird. In Wirklichkeit haben
aber die Inhomogenitat des Hauptmagnetfeldes sowie die elektromagnetischen
Storfelder im Rahmen der HF-Pulse den groften Anteil am Verlust der
Quermagnetisierung. Diese Relaxation wird mit dem Wert T2* beschrieben, hangt
vom Untersuchungsgerat bzw. Untersuchungsmodus ab und ist somit technisch

bedingt.

4.1.5 Free Induction Decay (FID) und Suszeptibilitat

Wenn man den Vektor der Quermagnetisierung, der sich in Phase mit den
prazedierenden Protonen bewegt, von auf’en betrachtet, so bewegt er sich
abwechselnd auf den Beobachter zu und entfernt sich wieder. Dieser sich standig
verandernde Magnetisierungsvektor induziert einen elektrischen Strom (genauso wie
eine rotierende Ladung ein Magnetfeld erzeugt, erzeugt umgekehrt ein rotierendes
Magnetfeld einen elektrischen Strom). Dieser Vorgang geschieht in der
Empfangerspule eines MR-Tomographen. In ihr wird das in der Transversalebene
rotierende Magnetfeld in ein oszillierendes Spannungssignal gewandelt und
gemessen. Die Oszillationsfrequenz entspricht somit der Larmorfrequenz und der
gemessene Signalverlauf nach einem 90°-HF-Puls wird als FID (Free Induction
Decay — Abklingen der freien Induktion) bezeichnet (Abb. 4.1.5-1).
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90° Puls

Abbildung 4.1.5-1: Free induction decay (FID). T2*-Abfall der Quermagnetisierung
nach einem 90°-Puls. Die Frequenz der Oszillationen entspricht der Larmorfrequenz

Da das FID aus dem Abklingen der Quermagnetisierung resultiert, hangt es also von
den T2*-Eigenschaften des untersuchten Gewebes ab. Diese Eigenschaften ergeben
sich aus der radumlichen Inhomogenitdt des Hauptmagnetfeldes, die durch
Wechselwirkungen mit dem Gewebe entstehen. Sie werden Suszeptibilitats-
eigenschaften genannt.

Suszeptibilitat beschreibt die magnetischen Eigenschaften von Substanzen (ohne
Ferromagnetismus): Teilchen, die in ein Magnetfeld hineingezogen werden, heif3en
paramagnetisch und Teilchen, die aus einem Magnetfeld herausgestof3en werden,
diamagnetisch.

Ursache fur diese Erscheinung ist eine Wechselwirkung zwischen dem &uf3eren
Magnetfeld B, und einem in den Elektronenhillen nach der Lenzschen Regel
induzierten magnetischen Moment M.. Der Zusammenhang zwischen &uf3erem

Magnetfeld und magnetischem Moment der Elektronenhtille ist durch die Formel

e =CBo

beschrieben.

Die dimensionslose Proportionalitdtskonstante ¢ wird als Suszeptibilitaétskonstante
bezeichnet. Sie ist fur diamagnetische Substanzen negativ und betragt z.B. flr
Wasser —0,72 - 10°. Luft als paramagnetische Substanz besitzt eine positive
Suszeptibilitatskonstante von 1,86 - 10°®.

Unterschiedliche Suszeptibilitaten bewirken in der MR-Tomographie den T2*-
Kontrast. Paramagnetische Substanzen wie Luft oder ionisches Eisen verstarken die
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Magnetfeldinhomogenitat und verkirzen damit die T2*-Zeit. Auf T2*-gewichteten
Bildern werden Gewebe daher je dunkler dargestellt, desto starker ihre
paramagnetischen Eigenschaften sind. Umgekehrt kdnnen paramagnetische
Kontrastmittel die T1-Zeit verkiirzen und fihren so zu einer Signalsteigerung in T1-

gewichteten Sequenzen.

4.1.6 Kontrastmittel

Im Gegensatz zu klassischen Kontrastmitteln der Réntgendiagnostik wird in der MRT
nicht das Kontrastmittel selbst beobachtet, sondern die Wechselwirkung, die es mit
den benachbarten Protonen eingeht. Als erster zeigte Lauterbur 1978 im
Tierversuch, dass die Injektion einer geeigneten Substanz das magnetische
Resonanzverhalten von Geweben verdandern kann. Nach einer in vivo Injektion von
Mangnanchlorid beobachtete er eine Verkirzung der Relaxationszeiten des
Myokards. Seitdem wurde eine Reihe von Kontrastmitteln entwickelt und erprobt.

Derzeit werden vor allem paramagnetische Substanzen als intravendse
Kontrastmittel in der MRT eingesetzt. Paramagnetische Verbindungen haben
wenigstens ein ungepaartes Elektron, dessen magnetisches Moment wesentlich
starker ist als das eines Protons. Durch Bewegung der ungepaarten Elektronen wird
ein fluktuierendes elektromagnetisches Wechselfeld in der Umgebung solcher
paramagnetischer lonen aufgebaut. Die Frequenzanteile, welche mit der
Prazessionsfrequenz der benachbarten Wasserstoffprotonen lbereinstimmen,
induzieren dabei Ubergange in den Spinzustanden und verkiirzen so die
longitudinale Relaxationszeit T1. Aullerdem verandert das Wechselfeld lokal
geringgradig das externe Magnetfeld, was zu einer Anderung der
Prazessionsfrequenz der Protonen fiuhrt. Die Spins der Wasserstoffprotonen
dephasieren dadurch schneller, was sich dann in einer Verkirzung der transversalen
Relaxationszeit (T2) bemerkbar macht. Blombergen (6) fand als erster eine Formel,
mit der die Verklrzung der Relaxationszeiten durch paramagnetische Substanzen
abgeschatzt werden kann. Der Anstieg der Relaxationsraten 1/T1 und 1/T2 ist direkt
proportional zur Konzentration des paramagnetischen Kontrastmittels und zum
Quadrat ihres magnetischen Moments, aber umgekehrt proportional zur sechsten
Potenz des Abstandes zwischen dem paramagnetischen Zentrum und dem
gebundenen Proton. Daraus folgt, dass je hoher die KM-Gewebekonzentration ist,

desto deutlicher ist die Relaxationszeitverkirzung.
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Im Gegensatz dazu besteht fir die Signalintensitat keine einfache lineare Beziehung
zur KM-Konzentration. Je nachdem welche Pulssequenz angewendet wird, kann die
Signalintensitat infolge der T1-Verkirzung zunehmen, oder infolge der synchronen
T2-Verkiurzung abnehmen. Im T1-gewichteten Bild ist deshalb hauptsachlich eine
Zunahme der Signalintensitat zu beobachten, wéhrend auf einem T2-gewichteten
Bild eine Abnahme zu erwarten ist. Bei sehr hohen Kontrastmittelkonzentrationen
Uberwiegt die Verkirzung der T2-Relaxationszeit, so dass das Signal im
T1-gewichteten Bild abnimmt. Um also eine starke Zunahme der Signalintensitat zu
erreichen, sind T1-gewichtete Bilder und eine KM-Konzentration im Bereich von etwa
0,01 bis 1 mmol/kg Korpergewicht geeignet. Es gibt eine Reihe von Substanzen, die
paramagnetische Eigenschaften besitzen. Die Gruppe der Lanthaniden (seltene
Erdmetalle) nimmt hierbei eine besondere Stellung ein, da sich unter ihnen die
Elemente mit den starksten paramagnetischen Eigenschaften befinden. Das
dreiwertige Gadolinium (Gd3") hat mit 7 ungepaarten Elektronen im halbaufgefiillten

4f-Orbital den starksten Effekt auf die Verkirzung von Relaxationszeiten.

Paramagnetische lonen in freier Form sind hochtoxisch. Sie wirken als
Kalziumantagonisten, beeinflussen also die Kontraktilitdt des Myokards und hemmen
das Gerinnungssystem. Die LD 50 fir Gd 3" betragt etwa 0,05 mmol/kg
Korpergewicht. In einen Komplex gebunden verhalten sie sich biologisch inaktiv. Als
Komplexbildner eignen sich die Chelate DTPA, DOTA und EDTA. Die Komplexierung
der Metallionen fuhrt zu einer Verdnderung der pharmakologischen und
toxikologischen Eigenschaften. Die entstandenen Gd-Chelate sind gut wasserldslich
und gleichen sich in ihren pharmakokinetischen Eigenschaften. Lediglich die Toxizitat
der Chelate variiert, da sie von unterschiedlicher Stabilitdt sind. Das Dimegluminsalz
des Gd-DTPA (Magnevisto, Schering) wurde als erstes Kontrastmittel fir die MRT
entwickelt und erhielt 1988 von der deutschen Gesundheitsbehérde seine Zulassung.
Es ist gut wasserloslich, nierengdngig und wird bei einer Halbwertszeit im Blut von
etwa 20 Minuten innerhalb von 24 Stunden fast vollstdndig aus dem Korper
ausgeschieden. Die Vertraglichkeit ist nach bisherigen Erfahrungen sehr gut. Gd-
DTPA ist nur ein schwacher Aktivator des Komplementsystems, so dass selbst
anaphylaktische Reaktionen im Vergleich zu jodhaltigen Kontrastmitteln wesentlich
seltener auftreten. Fiur die Verteilung des Kontrastmittels ist eine Geféaldversorgung

des zu untersuchenden Bereichs Vorraussetzung. Wo keine Gefal3e vorhanden sind,
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gelangt auch kein Kontrastmittel hin. Das gilt auch fir nekrotische Bezirke von
Tumoren. Demgegenuber ist die Neubildung von BlutgefalRen in Mammakarzinomen
funktionell bedeutungsvoll fur das Tumorwachstum. Die neugebildeten Blutgefall3e
weisen zunachst undichte Interzellularverbindungen der Endothelzellen auf, die den
Austritt von Proteinen (und Kontrastmittel) in den Extravaskularraum zulassen.

Dieser Vorgang wird bei der kontrastmittelgestitzten MR-Bildgebung genutzt.

4.1.7 Bildaufbau

Um einen Korper mittels MR-Tomographie darzustellen, mul3 er in einzelne
Volumenelemente (Voxel) unterteilt werden. Nachdem die Sende-Spule einen HF-
Puls ausgestrahlt hat, entsteht im angeregten Korper ein Spinecho, das mit einer
Empfangsspule als Resonanzsignal aufgefangen wird. Dieses Resonanzsignal ist die
Summe aller Signale aus den einzelnen Voxeln des Kérpers. Um ein Bild aufbauen
zu konnen, mufd der Beitrag jedes einzelnen Voxels zu diesem Summensignal
mathematisch analysiert werden, um jedem Volumenelement seine entsprechende
Signalstarke zuzuordnen.

Die Fourier-Analyse ist ein mathematisches Verfahren, mit dem ein beliebiges
Frequenzgemisch in  periodische  Grundschwingungen einschlie3lich  der
Signalamplituden und der Phasenbeziehung zwischen den einzelnen
Frequenzanteilen zerlegt werden kann. Wie oben bereits beschrieben, ist die
Resonanzfrequenz  (Larmorfrequenz) abhangig von der Starke des
Hauptmagnetfeldes. Wenn das homogene Magnetfeld B, mit drei zusatzlichen
linearen Magnetfeldgradienten in allen Raumachsen uberlagert wird, erzeugt man
eine definierte ortsabhéngige Resonanzfrequenz und kann somit Uber die Frequenz
auf das zugehdrige Volumenelement zurlickschlieRen. Diese zuséatzlichen
Feldgradienten sind erheblich kleiner als das statische Magnetfeld. Sie werden
erzeugt, indem Strome von einigen hundert Ampere in speziellen Gradientenspulen
geschaltet werden. Die dabei entstehenden Lorenz-Kréfte zerren so stark an der
Verankerung der Gradientenspulen, dass erhebliche Gerauschbelastungen fur den
Patienten entstehen. Daher muss der Patient wahrend der Untersuchung einen
Gehorschutz tragen.

Der erste Schritt der Ortskodierung mit der 2D-Fourier Methode ist die
Schichtselektion. Dazu wird dem Grundmagnetfeld B, ein Gradient senkrecht zur

Schichtebene Uberlagert. Dadurch variiert die Larmorfrequenz der magnetischen
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Momente entlang der Richtung des Gradienten. Durch Variation der Frequenz des
HF-Pulses in diesem Gradientenfeld kdnnen unterschiedliche Schichten angeregt
werden. Die raumliche Auflésung innerhalb einer Schichtebene erfolgt durch die
Frequenz- und Phasenkodierung. Bei der 3D-Fourier-Technik wird der
Schichtauswabhlgradient durch einen zweiten Phasenkodiergradienten ersetzt. Dabei
wird das gesamte Messvolumen durch den HF-Puls angeregt. Da die Detektion
immer Uber dem gesamten Messvolumen erfolgt, ergibt sich ein héheres Signal zu
Rausch-Verhéltnis und die Madoglichkeit einer geringeren Schichtdicke. Mit
entsprechenden Sequenzen kénnen Schichtdicken unter 1 mm erreicht werden.

Die verschiedenen Resonanzsignale, die mit jedem Phasenkodierschritt gemessen
werden, werden in einer festgelegten Reihenfolge in eine virtuelle Zahlenmatrix, den
k-Raum eingelesen. Diese Signale liegen vorerst in kodierter Form vor und ergeben
noch kein interpretierbares Bild. Man spricht hier von dem Ortsfrequenzbereich, dem
k-Raum oder den Rohdaten. Dabei sind so viele Phasenkodierschritte erforderlich,
wie die gewinschte Bildmatrix verlangt. Durch Fourier-Transformation der
Zahlenmatrix des k-Raums in Frequenz- und Phasenkodierrichtung (2D-Fourier-
Methode) kann jedem Voxel innerhalb der Schicht seine Signalintensitat zugeordnet

werden und es entsteht ein anatomisch interpretierbares Bild.

4.1.8 Pulssequenzen

Die Messprogramme fur MRT-Untersuchungen werden als Pulssequenzen
bezeichnet. Die haufigsten Pulssequenzen, die daflr in der Routine zur Anwendung
kommen, sind die Spinecho-Sequenz und die Gradientenecho-Sequenz. Bei diesen
beiden, wie auch bei den meisten anderen Pulssequenzen, wird durch eine
Umpolung der Magnetisierung zum Zeitpunkt des Empfangs eine Art Signalecho
erzeugt. Beim symmetrischen Echo, das am héaufigsten verwendet wird, befindet sich
das maximale Signal in der Mitte des Empfangsintervalls. Das Spinecho wird erzeugt
durch ein Paar von hochfrequenten Impulsen: dem 90°-Anregungsimpuls und dem
180°-Inversionsimpuls. Dieser zusatzliche Inversionsimpuls mit den dazugehdrigen
Feldgradienten hat eine langere Messdauer bei den Spinecho-Sequenzen zur Folge.
Das Gradientenecho wird erzeugt, indem ein negativer Gradient in der
Ausleserichtung vor dem Auslesegradienten geschaltet wird. Der Anregungsimpuls
kann hier kleiner als 90° sein. Die Gradientenecho-Sequenz kann viel schneller sein

als die Spinecho-Sequenz, aber die Kontraste sind in der Regel schwacher.
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4.1.8.1 Spinechosequenzen

Die klassische Bildgebungstechnik basiert auf der Spinechosequenz. Hierbei wird der
Magnetisierungsvektor durch einen 90°-Puls ausgelenkt. Nach der Zeit TE/2 folgt ein
180°-Puls, der zu einer Refokussierung der Spins und damit zu einem messbaren
Echo fuhrt. Heutzutage werden die Spinechosequenzen Uberwiegend in Form der
Fast- oder Turbospinecho-Sequenzen angewendet. Hierbei werden nach jedem 90°-
Puls mehrere 180°-Pulse geschaltet, die mehrere Echos erzeugen, den sogenannten
Echozug. Nach jedem 180°-Puls wird der Phasenkodiergradient geandert und das

MR-Signal ausgelesen. Dies fuhrt zu einer betrachtlichen Verkirzung der Messzeit.

4.1.8.2 Inversion-Recovery-Sequenzen

Eine Abwandlung des Spinechoexperiments stellt die Inversion-Recovery Sequenz
dar. Hier wird zunachst ein 180°-Puls appliziert, der den Magnetisierungsvektor
invertiert. Nach einer Wartezeit TI, wahrend der die verschiedenen Gewebe in
unterschiedlichem Ausmald relaxieren, wird eine Spinechosequenz gestartet. Die
Auswahl dieser Inversionszeit Tl erlaubt interessante Variationen des
Gewebekontrasts.

Short Tl Inversion Recovery (STIR) Technik: Bei Wahl einer entsprechend kurzen
Inversionszeit Tl sind fetthaltige Gewebe aufgrund ihrer kurzen T1-Zeit bereits soweit
relaxiert, dass ihre Magnetisierung bei Beginn der Spinechosequenz null ist. Dies
fuhrt zu einer Unterdrickung des Signals aus fetthaltigen Geweben. Hierdurch
kommen flissigkeitsreiche Gewebsveranderungen, wie Zysten oder Odem
signalreich zur Darstellung. Im Gegensatz zur spektralen Fettunterdriickung kann
diese Methode auch bei Niederfeldgeraten eingesetzt werden.

Fluid-Attenuated Inversion Recovery (FLAIR) Technik: Ziel dieser Technik ist es, bei
der zerebralen MRT das Signal von Liquor zu unterdriicken, wahrend die Ubrigen
Gewebe mit T2-gewichtetem Kontrast dargestellt werden. Dies gelingt bei Auswabhl
einer sehr langen Inversionszeit Tl, wenn die Magnetisierung von Liquor gerade null
ist, in Kombination mit einer langen Repetitionszeit TR. Klinische Vorteile ergeben
sich bei der Darstellung von kortexnahen und periventrikularen L&sionen, wie

beispielsweise bei entziindlichen Verdnderungen aber auch frischen Infarkten.
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4.1.8.3 Gradientenechosequenzen

Kennzeichen der Gradientenechosequenzen ist der Verzicht auf den 180°-
Refokussierungspuls. Stattdessen wird die refokussierende Wirkung des
Frequenzkodiergradienten ausgenuitzt, um das Echo zu erzeugen. Dabei wird
unmittelbar nach Applikation des HF-Pulses ein dephasierender Gradient geschaltet,
der danach in der Richtung umgekehrt wird und als rephasierender Gradient das
Echo erzeugt. Gleichzeitig dient diese Gradientenschaltung der Frequenzkodierung.
Dabei wird der HF-Puls in der Regel so gewdhlt, dass der Auslenkwinkel des
Magnetisierungsvektors kleiner als 90° ist. Aufgrund des kleineren Auslenkwinkels
sind kurzere Repetitionszeiten mdoglich als in den konventionellen
Spinechosequenzen. Der Verzicht auf den 180°-Puls erlaubt eine minimale Echozeit.
Diese Kombination aus kurzem TR und TE ermdoglicht eine rasche Signalakquisition.
Daher werden Gradientenechosequenzen als Grundlage fur schnelle
Bildgebungstechniken z.B. der dynamischen kontrastmittelunterstitzten MR-
Mammographie verwendet. Der Gewebekontrast wird dabei nicht nur durch TR und

TE sondern auch durch den gewahlten Auslenkwinkel bestimmt.

31



4.2 Spezielle Untersuchungstechnik der MR-Mammographie

Die Magnetresonanztomographie wurde an einem 1,5-Tesla-System (Magnetom

Vision der Firma Siemens Erlangen) durchgefihrt.

4.2.1 Patientenvorbereitung

Bei praemenopausalen Patientinnen wurde der Untersuchungstermin innerhalb der
2. oder auch 3. Zykluswoche angestrebt, da hier im Rahmen der hormonellen
Regulation mit der wenigsten zusatzlichen KM-Aufnahme zu rechnen ist (37).

Nach dem Ausschluss etwaiger Kontraindikationen zur Untersuchung (wie z.B.
Schwangerschatt, Herzschrittmacher, ferromagnetische intrakranielle
Aneurysmaclips oder bereits erfolgte allergische Reaktion auf Gadolinium) wurden
die zu untersuchenden Patientinnen ausfuhrlich Gber den Ablauf der Untersuchung,
die Notwendigkeit einer Kontrastmittelgabe und den damit verbundenen geringen
Risiken (Unvertraglichkeit) aufgeklart. Es erfolgte eine ausfuhrliche Anamnese
beziglich vorangegangener Eingriffe, wie Operationen, Biopsien oder Punktionen
der Brust. Ebenso wurden Zyklusphase, Medikamenteneinnahme (insbesondere im
Rahmen einer Hormontherapie), eine ggf. zurlckliegende Bestrahlungstherapie
sowie das Korpergewicht zur Berechnung der Kontrastmitteldosis erfasst. Eine
Markierung der Mamillen erfolgte unter Fixierung einer Nitrolingualkapsel mit
hypoallergenem Pflaster. Auch ein Tastbefund oder eine suspekte Narbe wurden auf
gleiche Art auf der Hautoberflache markiert. Wahrend des Einbringens einer 18G
Venenverweilkanile in eine Kubitalvene wurde die Patientin nochmals
daraufhingewiesen, sich wahrend der gesamten Untersuchung nicht zu bewegen.
Bei der Lagerung wurde auf einen entsprechenden Liegekomfort geachtet. Die
korrekte Lage der Kantle wurde mittels Injektion von einigen ml 0,9%ger NaCl-

Ldsung tber das 1 m lange Schlauchsystem kontrolliert.

4.2.2 Patientenlagerung

Um eine geeignete Ortsauflosung und ein ausreichendes Signal- zu
Rauschverhaltnis zu erreichen kam eine dedizierte Mamma-Oberflachenspule (Abb.
4.2.2-1) zur Anwendung, die eine gleichzeitige Datenerfassung beider Briiste
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erlaubte. Wahrend der Untersuchung befanden sich die Patientinnen in Bauchlage.
Die Arme wurden gestreckt neben Kérper nach caudal positioniert (Abb. 4.2.2-2). Die
in die Spulentbpfe ragenden Briste wurden ggf. zur weiteren Reduktion von
Bewegungsartefakten von lateral und medial mit Polstermaterial etwas fixiert, jedoch
nicht komprimiert. Der Gerauschschutz erfolgte mit Gehorstopseln und/oder
Kopfhorer.

Abbildung 4.2.2-1: Dedizierte Oberflachenspule zur gleichzeitigen
Bilddatenerfassung beider Briste (Ansicht von oben)

Abbildung 4.2.2-2: Lagerung der Patientin in Bauchlage
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4.2.3 Sequenzprotokoll

In Abh&ngigkeit von den gewahlten Sequenzen und ihrer Parameter kdnnen sowohl
rein morphologische Strukturen oder, im Falle der Kontrastmittelunterstiitzung, auch
Informationen zu einer etwaigen Kontrastmittelaufnahme im Mammaparenchym

gewonnen werden.

4.2.3.1 STIR-Sequenz

Als erste Sequenz wurde ein Lokalizer in 3 Ebenen angefertigt, wobei jeweils eine
Schicht in axialer und koronarer Orientierung, jedoch 2 Schichten in sagittaler
Orientierung angefertigt wurden. Eine STIR(short Tl inversion recovery)-Sequenz in
axialer Schichtorientierung wurde darauf geplant. Die Sequenzparameter betrugen:
TR=5600ms, TE=60ms, Flipwinkel 180 Grad, TI=150ms, MatrixgrofRe 256x256 Pixel,
Schichtdicke 4mm. Diese Sequenz wurde vorwiegend zur sensitiven Detektion
flussigkeitsaquivalenter Strukturen gewéhlt. Wahrend das normale Driisenparenchym
und das umgebende Fettgewebe signalhypointens zur Abbildung kommen, werden
grol3- und kleinzystische Veranderungen und 6demattse Bereiche signalhyperintens
dargestellt (Abb. 4.2.3.1-1).

Abbildung 4.2.3.1-1 STIR (short Tl inversion recovery)-Sequenz mit Darstellung einer
kleinen Zyste links retromamillar (Pfeil)
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4.2.3.2 Dynamische T1-gewichtete 3D-Flash-Sequenz

Gegenuber Spinecho- und Turbospinecho-Sequenzen, die Repetitionszeiten im
Sekundenbereich  erfordern, gelingt mit dem von uns angewandten
Schnellbildverfahren, das auf dem Prinzip der Kleinwinkelanregung beruht, die
mehrfache Bildakquisition in genigend kurzer Zeit, um das
Kontrastmittelanflutungsverhalten ausreichend zeitaufgelost darzustellen. Dabei
geschieht die Datenakquisition raumlich liickenlos und trotz der gewahlten dinnen
Schicktdicke mit einem akzeptablen Signal- zu Rausch-Verhéltnis.

Die dynamische Bildgebung fand mittels einer etablierten Standardtechnik mit einer
T1-gewichteten 3D-FLASH (Fast-Low-Angle-Shot-Sequenz, entsprechend einer T1-
gewichteten Gradienten-Echo-Sequenz) statt. Die Sequenzparameter betrugen:
TR=12ms, TE=5ms, Flipwinkel 25 Grad, axiale Schichtorientierung, Matrix 256 x 256
Pixel, Field of View 350mm, effektive Schichtdicke 4 mm. Um die gesamte Brust mit
axialen Schichten zu erfassen, wurden ca. 32 Schichten auf dem Lokalizer
positioniert. Die Phasenkodierrichtung wurde rechts/links gewahlt, um zu vermeiden,
dass Pulsationartefakte von Herz und grol3en thorakalen Gefal3en das Brustgewebe
Uberlagern. Die dynamische Studie bestand aus einer Serie von 6
Datenakquisitionen mit einer Messzeit von jeweils 83 Sekunden mit einem Intervall
von 110 Sekunden. Der erste Datensatz wurde nativ gewonnen — direkt gefolgt von 5
Akquisitionen nach intraventdser Bolusgabe des paramagnetischen Kontrastmittel
Gd-DTPA (Magnevist®, Schering, Berlin) in einer Dosierung von 0,1 mmol/kg
Korpergewicht mit Nachinjektion von ca. 10 ml NaCl-Lésung (Abb. 4.2.3-1).

In der nativen T1-gewichteten Sequenz stellen sich Kutis, Mamille, die fibrosen
Bander (Cooper-Ligamente) und das Ubrige Bindegewebe signalhypointens dar.
Demgegentber kommt der mehr oder weniger ausgepragte Mammafettkorper
signalreich zur Darstellung. Fokale Lasionen, die isoliert im Fettgewebe liegen,
kommen darin hypointens zu Darstellung, wahrend im Parenchym liegende
Herdbefunde meist signalisointens und damit in der Nativsequenz nicht abgrenzbar
sind. In den Post-Kontrast-Sequenzen zeigt sich die Kontrastmittelaufnahme
signalhyperintens. Um die Kontrastmittelaufnahme ohne Uberlagerung durch das
signalreiche Fettgewebe darzustellen, wurden Subtraktionsbilder berechnet, indem
die Nativsequenz von den Bilddaten des dritten Zeitpunktes nach KM-Gabe in allen
axialen Schichten subtrahiert wurden (Abb. 4.2.3-2).
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Abbildung 4.2.3-1. T1-gewichtete axiale Schicht zum Zeitpunkt O (nativ), sowie zu
den Zeitpunkten 1 bis 5 nach Kontrastmittelgabe. Der rundliche Herdbefund (Pfeil) in
der linken Brust auf3en ist nativ hypointens zum Fettgewebe abgrenzbar und zeigt
eine deutliche Kontrastmittelaufnahme (Beispiel A.H., duktales Karzinom)
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Abbildung 4.2.3-2: Berechnetes Subtraktionsbild aus den Bilddaten des dritten
Zeitpunktes nach KM-Gabe minus Nativbild (Beispiel A.H., duktales Karzinom)

4.2.4 Auswertung der MR-Mammographie

Die gewonnen Bilddaten wurden zunéchst von 2 Radiologen visuell ausgewertet. Die
Krankengeschichte der Patientinnen, sowie die Ergebnisse der klinischen,
sonographischen und mammographischen Untersuchungen, lagen zum Zeitpunkt
der Befundung vor. Bezlglich des ggf. schon vorliegenden szintigraphischen
Befundes waren sie allerdings verblindet. Die mammographisch fragliche L&sion
wurde in Zusammenschau mit den vorliegenden Mammographien auf den T1-
gewichteten Gradientenechobildern lokalisiert. Die Bilder der STIR-Sequenz dienten
zur Bestatigung zystischer Formationen, zeigten aber auch in einigen Fallen ein
subkutanes Odem nach Strahlentherapie an. Die Signalzunahme nach KM-Gabe im
Brustgewebe wurde mittels der angefertigten Subtraktionsaufnahmen (Abb. 4.2.3-3)
dargestellt und ebenfalls dazu genutzt, die fraglichen Lasionen zu lokalisieren. Der
Signalintensitatszeitverlauf innerhalb der fraglichen Lasion wurde mittels manueller

Einzeichnung einer ROI gewonnen. Diese Auswertung erfolgte auf der
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Auswertekonsole des MRT-Gerates unter Verwendung der Software Numaris
Version VB33G. Dabei wurde der KM-aufnehmende Herdbefund auf der Schicht
seiner grol3ten Ausdehnung interaktiv mit der Maus umfahren und der Zeitverlauf der
absoluten Signalintensitat dargestellt (Abb. 4.2.4-1). Der initiale Signalanstieg wurde
berechnet, indem die Signalintensitat des Herdes in der 2. Messung nach KM-Gabe
ins Verhaltnis zur Signalintensitat des Herdes in der Nativmessung gesetzt wurde.

Der initiale Signalanstieg wurde nach folgender Formel berechnet:

(SI'2. Messung post KM — Sl nativ) / Sl nativ x 100 [%]

Zudem wurde der relative postinitiale Signalverlauf berechnet:

(SI' 5. Messung post KM — SI MAX 1.-3.min) / SI Max 1.-3.min X 100 [%)]

Inage Time in [£]

Abbildung 4.2.4-1: Signalintensitatsverlauf innerhalb des mit einer Region of Interest
markierten Herdbefundes (Beispiel A.H., duktales Karzinom)

Die Klassifikation dieser Signalverlaufe der Kontrastmittelanreicherung geschah
angelehnt an das System von Kuhl et al. (36) (Abb. 4.2.4-2). Sie unterschied hierbei
KM-aufnehmende Herde mit kontinuierlich ansteigendem Signalverlauf (Typ 1a),
asymptotisch ansteigendem Signalverlauf (Typ 1b), sowie Signalverlauf mit
Plateauphase (Typ 2). Ein Signalverlauf mit Abfall (Wash-out) in der Spéatphase (Typ
3) wies in der Publikation von Kuhl et al. mit hoher Wahrscheinlichkeit auf einen
malignen Herd hin.
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Abbildung 4.2.4-2 Schematische Darstellung der verschieden Signalintensitatskurven
nach Kuhl et al. (16)

In Anlehnung an dieses Schema unterschieden wir in unserer Auswertung 4

Gruppen:

MO:

Fehlende fokale Anreicherung, oder geringe KM-Aufnahme im Vergleich zu
Fettgewebe (initialer Signalanstieg <50%) mit langsamer postinitialer

Signalzunahme

M1:

Fokale KM-Anreicherung mit hohem Signalanstieg im Vergleich zu Fettgewebe
(initialer Signalanstieg >50%) und kontinuierlicher Signalzunahme (linear oder
in Kurvenform) Uber die Dauer der gesamten Dynamikstudie, entsprechend
Typ 1a und 1b nach Kuhl.

M2:

Fokale KM-Anreicherung mit hohem Signalanstieg im Vergleich zu Fettgewebe
(initialer Signalanstieg >50%) mit Plateauphase im spateren Zeitverlauf,
entsprechend Typ 2 nach Kuhl.

M3:

Fokale KM-Anreicherung mit hohem Signalanstieg wie in M2, jedoch Wash-out

in der spaten Phase, entsprechend Typ 3 nach Kuhl.

Die Lasionen der Kategorie MO wurden als gutartig angesehen. M1 Lasionen galten

als unklar, jedoch eher gutartig, wahrend M2 und M3 Lasionen malignitatsverdachtig
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eingestuft wurden. Zusatzlich wurde darauf geachtet, ob weitere KM-aufnehmende
Strukturen an anderer Position (ipsi- oder kontralaterale Brust) zur Darstellung
kamen. War dies der Fall, so wurden sie ebenfalls nach oben beschriebenem
Schema bezuglich ihrer Kontrastmittelanreicherung klassifiziert.

Zudem wurde festgehalten, ob eine insgesamt diffuse KM-Anreicherung beider
Briste vorlag.

Um morphologische Informationen Uber den abzuklarenden Herd mitzuerfassen,
sowie das Anreicherungsmuster des Kontrastmittels innerhalb des Herdes und die
Kontrastmitteldynamik zu beriicksichtigen, wurde angelehnt an Fischer (21) folgender
Auswertungsscore verwendet (Tab. 4.2.4-1). Dabei wurde ein postinitialer

Signalverlauf von + 10% als Plateau gewertet.
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Tabelle 4.2.4-1: Multifaktorielles Protokoll mit Punktwert nach Fischer (21)

Morphologie Punkte
rund -
oval -

1 |Form: polygonal i
linear -
dendritisch 1
sternférmig 1
2 |Begrenzung scharf i
unscharf 1
homogen -
3 | Anreicherungsmuster inho-mogen !
septiert -
randstandig 1
Dynamik Punkte
<50% -
4 |Initialer Signalanstieg 50-100% 1
>100% 2
kontinuierlich -
5 | Postinitialer Signalverlauf |Plateau 1
Wash-out 2

Hierbei wurde ein multifaktorielles Protokoll angewendet, bei dem verschiedene
Auswertekriterien jeweils mit einem Punktwert versehen wurden. Dieses Score-
System bietet eine Hilfestellung bei der Einschétzung anreichernder Lasionen. Es
kann eine maximale Punktzahl von 8 vergeben werden. Ein Score unter 3 wird nach
Fischer als benigne eingestuft, ein Score von 3 als unklar und ein Score uber 4 als

maligne.
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4.3 Spezielle Auswertetechnik der MR-Mammographie mittels

Neuronaler Netze und Einbeziehung bildmorphologischer Kriterien

4.3.1 Grundlagen Neuronaler Netze

Der urspringliche Gedanke bei der Entwicklung kunstlicher Neuronaler Netze war
die Nachahmung des biologischen Nervensystems. Aspekte der Informations-
verarbeitung beim Menschen, wie z.B. Adaptivitat, Fehlertoleranz und Lernfahigkeit,

kénnen in das technische System der Neuronalen Netze tlbernommen werden.

4.3.1.1 Das biologische Modell in der Neuroinformatik

Die Neuronen zeichnen sich durch die Merkmale Erregbarkeit und Leitfahigkeit aus.
Ein Neuron kann eintreffende Signale empfangen, verarbeiten und ein eigenes
Signal erzeugen. Dabei besitzt ein Neuron weite, baumartige Verzweigungen, die
sogenannten Dendriten, und einen langen Fortsatz, das Axon. Sowohl an den
Dendriten als auch am Zellkorper des Neurons enden die Axone anderer Neuronen
mit synaptischen Endkndpfchen.

Uber die Axone anderer Neuronen werden dem einzelnen Neuron Eingangssignale
zugeleitet. Die Kontaktstelle des Axon zum nachgeschalteten néachsten Neuron oder
eines seiner Dendriten nennt man Synapse, eine biochemischen Verbindungsstelle.
Diese Verbindung kann gut oder weniger gut sein; beides ist fir das Funktionieren
von Nervensystemen entscheidend, und dementsprechend wird das von einem
anderen Neuron kommende Signal mit einer bestimmten Starke Uber die Synapse
Ubertragen.

Mathematisch lasst sich das eingehende Inputsignal durch eine Zahl beschreiben, im
einfachsten Fall 1 oder 0, entsprechend Signal vorhanden oder nicht vorhanden. Die
Starke der synaptischen Ubertragung kann durch eine Zahl zwischen —1 und 1
symbolisiert werden, mit der der Input multipliziert wird. Der Input wird also durch die
Synapsenverbindungsstarke gewichtet, weshalb man vom Synapsengewicht spricht.
Ist das Synapsengewicht gleich 1, wird der Input vollstandig Ubertragen und das
Neuron wird aktiviert; bei Werten zwischen 0 und 1 wird er entsprechend
abgeschwécht. Ein Synapsengewicht von 0 bedeutet keinen Effekt des Inputs und

ein negatives Synapsengewicht entspricht einer Hemmung. Die einlaufenden,
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gewichteten Aktionspotentiale fihren beim Neuron zu einer mehr oder weniger
starken Erregung. Uberschreitet die Erregung einen bestimmten Wert, dann sendet
das Neuron seinerseits ein Aktionspotential aus. Mathematisch gesprochen bildet
das Neuron die Summe der gewichteten Eingangssignale und vergleicht diese
Summe mit einem Schwellwert. Ist der gewichtete Input gré3er als der Schwellwert,
feuert das Neuron, ist er kleiner, geschieht nichts. Dies ist ein Beispiel fur eine
sogenannte ,Aktivierungsfunktion®, die den Zusammenhang zwischen der Erregung
eines Neurons und seinem Output beschreibt.

Durch die Inputstéarken, die Synapsengewichte und die Aktivierungsfunktion lasst sich
die Funktion eines Neurons beschreiben.

Diese Merkmale charakterisieren auch die in der Neuroinformatik verwendeten Zellen
eines kinstlichen neuronalen Netzes. Entsprechend dem biologischen Vorbild
bestehen sie aus den drei Komponenten

gerichtete, gewichtete Eingabeleitungen (entsprechen den Dendriten)
Berechnungskaorper (entspricht dem Soma)

Ausgabeleitung (entspricht dem Axon)

In der Abbildung 4.3.1.1-1 ist die Struktur eines typischen abstrakten Neurons zu
sehen. Die Eingangssignale x; werden Uber Inputverbindungen gewichtet und im
Berechnungskoérper aufaddiert. Das Resultat entspricht dem Argument der
Aktivierungsfunktion f; und wird Uber die Ausgabeleitung weitergegeben.

Solche abstrakten Einzelneuronen koénnen auf vielfaltige Weise zu kinstlichen

neuronalen Netzwerken mit unterschiedlichen Eigenschaften verkntpft werden.
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X, X, X.., Eingabe

WL o T . g Eingabegewichte

| f(Zw,x) | Berechnungskérper
J gewichtete Summation
durch Aktivierungsfunktion

f Ansgabe

Abbildung 4.3.1.1-1: Abstraktes Neuron mit Eingangssignalen x;, Berechnungskorper
und Ausgabeleitung (Aktivierungsfunktion f;)

4.3.1.3 Vektorquantisierung (VQ)

Der vorliegenden Arbeit liegt als Teilaspekt die Frage zugrunde, inwieweit in den
erzeugten Signalintensitatszeitverlaufen innerhalb einer KM-aufnehmenden
Mammaléasion einzelne Bereiche mit &hnlichem  Kontrastmittelverhalten
gegeneinander abgrenzbar sind. Zu diesem Zweck wurde ein neuronales Netzwerk
angewendet, das aus der Menge aller Bildpunktzeitreihen eine kleine Menge
prototypischer Signalverlaufe erzeugen konnte, die alle Bildpunktzeitreihen geeignet
reprasentieren.

Dies erfolgt gemal einer Strategie ,uniberwachten® Lernens, bei dem eine
explorative Analyse der Eingabedaten im Sinne einer Datenpartitionierung
durchgefuhrt wird, d. h. als Unterteilung in Gruppen &ahnlicher Eingabedaten

(sogenannte ,Cluster®).

Die Menge der Bildpunktzeitreinen umfaldte je nach L&sionsgréf3e zwischen 20 und

2568 Voxel, die auf 4 Prototypen, die sogenannten Codebuckvektoren abgebildet
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wurden. Jedes Element X, der Menge aller Bildpunktzeitreihen bestand aus einem

Vektor der Dimension 6 (Nativsignalwert und 5 Signalwerte im Zeitverlauf nach
Kontrastmittelgabe). Somit hatte unser kinstliches neuronales Netzwerk 6
Inputneuronen und 4 Outputneuronen. Dabei entsprechen die sogenannten

»,Codebuchvektoren” den Synapsengewichten an einem Outputneuron.

Das Problem, einen Datensatz X ={% 1 A"|iT {L..,D}} durch eine Menge C von

Codebuchvektoren i, mit C ={#,T A" |1 {L..,N}} zu charakterisieren, wird als

das Problem der Vektorquantisierung bezeichnet.
Hierbei soll das Codebuch C die Wahrscheinlichkeitsdichte

fA"® o1, x® £(z)

des Datensatzes X geeignet reprasentieren, wobei die Anzahl N der Code-
buchvektoren wesentlich kleiner als die Anzahl der Datenpunkte D sein soll.

Bei der Vektorquantisierung wird unterschieden zwischen dem sogenannten ,hard
clustering®, wobei jeder Datenpunkt x genau einem Codebuchvektor zugeordnet wird,
und dem ,soft clustering”, bei dem ein Datenpunkt x durch mehrere

Codebuchvektoren w, reprasentiert wird.

Der Prozel3 der VQ lafit sich allgemein als iterativer Lernvorgang charakterisieren.

Zunachst wird die Anzahl N der Codebuchvektoren 1w, festgelegt und diese

initialisiert. Im Verlauf der Vektorquantisierung wird dem Netzwerk jeweils zufallig ein

Datenpunkt x prasentiert und alle Codebuchvektoren nach der allgemeinen,

sequentiellen VQ-Lernregel
w,(+1) = w,()+elly (.5.0)E0)- W, () (4.1)

aktualisiert. t indiziert hierbei den aktuellen Lernschritt, e steht fir einen frei
wahlbaren Lernparameter und y bezeichnet die sogenannte Kooperationsfunktion.
Eine einfache Methode fur das hard clustering bietet beispielsweise das VQ-
Verfahren von Y. Linde, A. Buzo und R. Gray (41).
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Hierbei wahlt y in jedem Lernschritt genau einen zu aktualisierenden

Codebuchvektor i, gemaR
y (£,%,C)=d, (4.2)
aus, wobei i(¥) durch den minimalen Abstand
| %- = min| - |

definiert wird. Da jeweils nur genau ein Codebuchvektor an jedem Lernschritt
teilnimmt, spricht man auch von einer ,winner-takes-all“-Lernregel. Diese zerlegt den
Merkmalsraum in Polyeder, die jeweils genau einem Codebuchvektor zugeordnet
sind, siehe Abbildung 4.3.1.3-1.

46



a b \

o
-
[

Abbildung 4.3.1.3-1: Beispiel fir eine Minimal Free Energy Vektorquantisierung
(modifiziert nach Kloppenburg (35)). Zunachst liegen alle Codebuchvektoren im
Schwerpunkt der gesamten Datenverteilung. Mit abnehmendem fi bewegen sie sich
in die lokalen Schwerpunkte der Datenverteilung und unterteilen den Datensatz so in
immer feinere Klassen.
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4.3.1.4 Minimal Free Energy Vektorquantisierung

Die Minimal Free Energy VQ benutzt als Kooperationsfunktion gemaf (57,58,17)

folgende Berechnungsformel:

T EGL) (4.3)

Dabei werden im einfachsten Fall die Kooperationsparameter 7 fur alle Neuronen

gleich gewahit. Die Fehler E (¥(z)) werden aus dem quadratischen euklidischen

Abstand zwischen dem Datenvektor X und dem Codebuchvektor ij als

E,G0)=] 70)- %, ()|

berechnet. Da die Aktivitaten aj()?) normiert sind, konnen sie als bedingte
Zuordnungswahrscheinlichkeiten p(j|>?) des jeweiligen Datenpunktes X zu den

einzelnen Codebuchvektoren w, angesehen werden.

Damit a3t sich die sequentielle Lernregel (4.1) umformulieren:
w, (1 +2) =1, (1) + e ()a, (3 (1)) () - W, (c))+ R(r) (4.4)

R(r ) ist ein Rauschterm, der spater erlautert wird.

Definiert man weiter den Erwartungswert <f>X einer Zufallsgrole f

(1) = O ¥)p(3) (4.5)

mit der Wahrscheinlichkeitsdichte p(x) und die klassenlokalen Erwartungswerte (1),

ZUu

(), = o @)pl3]) (4.6)

X

dann kénnen diese mit Hilfe des Satzes von Bayes
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plE))= 4.7)

Zu

(@,()r), (4.8)

berechnet werden. Als mittlere Aktivitat <aj>, das sogenannte load des Neurons j,

ergibt sich

() = pli G 3)dx = gp(E)p(j] )az = (a, (7)) 4.9)

X

Aus der Stationaritatsbedingung der Lernregel (4.4)

<aj(’7)(f'wj)>x = 0 (4.10)
folgt:

(4.11)

Die schrittweise Durchfiihrung des Verfahrens (4.11) bis zur Stationaritat fuhrt zu

einer unscharfen Unterteilung des Datenraums
& ()i =& ¢p(¥)p (/] 3)a “12
X J X

Dabei reprasentieren die Codebuchvektoren w, gemafl (4.8) die klassenlokalen
Mittel <>?>/ der Datenverteilung.

Der Kooperationsparameter /i kann analog zu Systemen der statistischen Physik als

»1emperatur‘ des Systems angesehen werden (58).
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Diese Temperatur gilt es, wahrend des Lernprozesses iterativ zu verringern, zum

Beispiel entsprechend einer exponentiellen Abkuhlungsstrategie:

(4.13)

r(f)=r (O)?r(t(”g;)gm,ﬁ [0, ]

Man kann den Parameter 7 als ,Auflésung” betrachten, mit dem das neuronale Netz
die Datenverteilung X sieht. Er wird wéhrend der Iteration nach Gleichung (4.4)
schrittweise logarithmisch verringert. In X werden dadurch immer feinere Strukturen
gesehen, bis fur A0 0 die maximale ,Sehscharfe* erreicht wird. Wahrend das
Codebuch bei abnehmendem 7 umstrukturiert wird, ereignen sich Phaseniibergénge,
durch die nahe beieinanderliegende Codebuchvektoren in Ballungsgebieten,
sogenannten ,Clustern”, getrennt werden. Daher wird die Vektorquantisierung mit
Hilfe der Minimal Free Energy VQ auch als Clustering-Verfahren bezeichnet. Die
Abbildung 4.3.1.3.-1 zeigt den Vorgang der Vektorquantisierung am Beispiel einer

Datenverteilung, die aus mehreren Gaul3haufen besteht.

Einige Codebuchvektoren haben zwischen den Phasenubergdngen exakt den
gleichen Wert, was als Entartung bezeichnet wird. Das ist aber nicht erwiinscht, weil
die betreffenden Codebuchvektoren dann in jedem Lernschritt exakt gleich verandert
wurden und ein Phasenubergang dadurch nicht zustande kame. Um die
Ubereinstimmung zu verhindern, wurde der in Gleichung (4.4) eingefiihrte
Rauschterm R(fi) benutzt. Er kann etwa als eine normalverteilte Zufallszahl gewahlt
werden, deren Streuung proportional zu 7 ist. Die Proportionalitatskonstante liegt im
Bereich 103 bis 102

Aus der Beziehung in (4.11) ergibt sich das Verfahren der Minimal Free Energy VQ:

Die Werte der Codebuchvektoren w;, d.h. die Gewichte zwischen Input- und
Outputneuronen, errechnen sich aus den Aktivitaten a; ()?) Die Gewichtsberechnung
wird solange iterativ fortgesetzt, bis far die w, Konvergenz erreicht ist. Dieses

Verfahren wird in der vorliegenden Arbeit verwendet.
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4.3.2 Vektorquantisierung zur Analyse der KM-Dynamik in der
Mamma-MRT

4.3.2.1 Datenvorverarbeitung

Vor dem Einsatz der Minimal Free Energy Vektorquantisierung war eine Aufbereitung
der im DICOM-Format vorliegenden Bilddaten der Kontrastmitteldynamiksequenz
notig. Nach Konvertierung der Bilddaten in ein IDL-kompatibles Format wurden zur
weiteren Nachverarbeitung Programme verwendet, die mit der Entwicklungs-
oberflache IDL der Firma Research Systems, Inc. Boulder, Colorado geschrieben
wurden.

Alle Herdbefunde mit Kontrastmittelaufnahme wurden einer erweiterten Bildanalyse
mittels VQ zugefiuhrt. Datensatze bei denen erhebliche Bewegungsartefakte
erkennbar waren, wurden von der Auswertung ausgeschlossen.

Aus den vorliegenden ca. 32 Schichten wurde vorab eine Auswahl von denjenigen
Schichten getroffen, die den fraglichen pathologischen Herd enthielten. Anhand des
relativen Signalintensitatsanstieges der einzelnen Pixel wurden im Sinne einer
Schwellwertsegmentierung nur diejenigen Pixel mit einem initialen Signalanstieg >
50% im Vergleich zum Nativsignal ausgewahlt. Mittels Markierung des Herdzentrums
und automatischem Region Growing wurde ein halbautomatisches Segmentierungs-
verfahren eingesetzt, um die L&sion in ihrer Gesamtausdehnung, auch uber die
einzelnen Schichten hinweg, zu extrahieren (Abb. 4.3.2.1-1). Im Anschluss erfolgte
eine visuelle Uberprifung der erhaltenen Volumina mit ggf. interaktiver, manueller
Korrektur durch Ausschneiden der L&sion, um Uberspriinge z.B. auf GefaRe
innerhalb der Schicht oder auf Nachbarschichten zu vermeiden (interaktives Region

Growing).
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Abbildung 4.3.2.1-1: Resultat der halbautomatischen Herdsegmentierung mittels
Region Growing aller Pixel mit einem initialen Signalanstieg >50% (Beispiel C.R.,
duktales Karzinom)

4.3.2.2 Vektorquantisierung (Clustering)

Auf die Zeitreihen der vorausgewahlten KM-aufnehmenden Pixel/Voxel wurde das
kinstliche neuronale Netz zur Mustererkennung direkt angewendet. Auf eine
Normierung der Signalintensitatskurven wurde verzichtet, um die in der
Signalamplitude enthaltene Information in die Auswertung einzubeziehen (77). Im
Gegensatz zum Vorgehen in friheren Arbeiten unserer Bildverarbeitungsgruppe (76)
wurde die Vektorquantisierung nicht nur fur die Pixel jeweils einer einzelnen Schicht
durchgefuhrt, sondern die ausgewahlten Zeitreinen aller relevanten Schichten
gleichzeitig als Eingabedaten der Vektorquantisierung zugefuhrt. Fur die
Datenanalyse wurde eine Implementierung der Minimal Free Energy
Vektorquantisierung in der Programmiersprache C verwendet (17,76,77). Zu
konzeptionellen Grundlagen und Details der verwendeten Datenanalysemethoden

sei auf (77) verwiesen.

4.2.3.3 Codebuchvektoren und Cluster-Zuordnungskarten

Das Ergebnis der Vektorquantisierung sind 4 sogenannte ,Codebuchvektoren* und
zugehdrige ,Cluster-Zuordnungskarten®, die die Lasion in allen betroffenen Schichten

reprasentieren.
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Codebuchvektoren:

Das Programm ordnet die einzelnen Sl-Zeitreihen aller Pixel nach dem Verfahren
der minimalen Distanz einer Menge von prototypischen Signalverlaufen, den
Codebuchvektoren, zu. In unserem Fall wurde eine Anzahl von 4 Codebuchvektoren
gewabhlt (Abb. 4.2.3.3-1).

Cluster-Zuordnungskarte:

Die den jeweiligen Codebuchvektoren zugeordneten Pixel werden den zugehérigen

morphologischen Schichten Gberlagert (Abb. 4.2.3.3-2).

Abbildung 4.2.3.3-1: Darstellung der 4 prototypischen Codebuchvektoren (Beispiel
C.R., duktales Karzinom)
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Abbildung 4.2.3.3-2: Darstellung der 4 Cluster-Zuordnungskarten (Beispiel C.R.,
duktales Karzinom)
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4.3.2.4 Quantitative Auswertung

Anhand der Codebuchvektoren und Cluster-Zuordnungskarten wurden quantitative
Auswertungen vorgenommen

Die Grof3e der Lasion wurde als Gesamtzahl ihrer Gberschwelligen Pixel angegeben.
Zudem wurde ggf. die Ausdehnung Uber mehrere Schichten angezeigt. Fur alle
Codebuchvektoren wurde der relative, initiale Signalanstieg sowie der postinitiale
Signalverlauf berechnet.

Diese Ergebnisse wurden verglichen mit der konventionellen Auswertung. Hierbei
wurde der gemittelte relative Signalintensitatsverlauf Gber der Gesamtlasion (Abb.
4.3.2.4-1a) sowie Uber den Einzelschichten (Abb. 4.3.2.4-1b) dargestellt und auch
hier der initiale Signalanstieg sowie der postinitiale Signalverlauf berechnet.
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Abbildung 4.3.2.4-1: Konventionelle Auswertung mit mittlerer, relativer
Signalintensitatskurve tUber der Gesamtlasion (a) und innerhalb der Schicht mit der
groften Ausdehnung (b) (Beispiel C.R., duktales Karzinom)

Eine Klassifizierung der Herde wurde sowohl anhand der konventionellen
Auswertung als auch anhand der Codebuchvektoren vorgenommen, wobei eine
Einteilung der Kurvenform nach Kuhl (36) sowie eine Berechnung des

Auswertungsscore nach Fischer (21) erfolgte.
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5 Methodik der Szintigraphie

5.1 Physikalische Grundlagen der Szintigraphie

Die Szintigraphie ist die Messung der Verteilung eines Radiopharmakons im Koérper
durch Nachweis der emittierten Photonen. Bei der planaren Szintigraphie wird die
Verteilung der Aktivitat aus nur einer Blickrichtung gemessen. Die Single Photon
Emission Computer Tomographie (SPECT) dient zum Nachweis der
dreidimensionalen Aktivitatsverteilung, wobei die Emissionen aus verschiedenen

Blickrichtungen aufgenommen werden.
5.1.1 Radiopharmazeutika

Unter den Radionukliden, die sich kinstlich im Reaktor und Zyklotron herstellen
lassen, ist nur eine geringe Anzahl aufgrund ihrer physikalischen und chemischen
Eigenschaften fur die Nuklearmedizin geeignet. Voraussetzungen fir die
diagnostische Anwendung eines Radionuklids sind: Niedrige Strahlenbelastung fur
Patient und Personal, kostenglinstige und ausreichende Herstellungsmaoglichkeit,
Gammaenergie in einem fur die Messgerate gunstigen Bereich und biochemische
Eigenschaften, die die Markierung von Pharmaka erlauben.
Grundlage der nuklearmedizinischen Funktionsdiagnostik und Therapie ist das von
Hevesy 1948 (30) entwickelte Tracerprinzip, das es erlaubt, durch Applikation sehr
geringer Substanzmengen Stoffwechselvorgange in vivo zu verfolgen. Dabei darf der
Tracer keine pharmakologischen oder toxischen Effekte verursachen. Es kommen
Radioisotope der Halogene (z. B. Cr-51, J-131, J-123) oder der Metalle (z. B. Fe-59,
Co-57) oder Mo-99, das zu Tc-99m verféllt, zur Anwendung. Die zur Markierung
benutzten Radionuklide dirfen das Stoffwechselverhalten oder die Bindungs- und
Rezeptoraffinitat nicht beeintrachtigen.
Unter den Aspekten des Strahlenschutzes waren Radionuklide mit einer sehr kurzen
HWZ (<1h) am gunstigsten fir den Patienten. Da jedoch die Dauer der Untersuchung
und die Transport- und Lagerfahigkeit des Radionuklids berlcksichtigt werden
mussen, sind ultrakurzlebige Isotope fir die Routineanwendung nicht geeignet. Flr
die Kamera-Szintigraphie kommen Gammastrahler mit Energien in Frage, die in
einem Bereich von etwa 100-400 keV liegen. Kann das Radionuklid mit Hilfe eines
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Generatorsystems  erzeugt werden, entstehen keine  Transport- und
Lagerungsprobleme. Zu den wichtigsten generatorproduzierten Radioisotopen zahlt
das Tc-99m, das mit Hilfe des M0-99/Tc-99m Generator gewonnen wird. In diesem
ist im Reaktor gewonnenes Mo-99 (HWZ 67h) als Mutternuklid fest an eine
Anionaustauschersaule gebunden und zerfallt dort zu 13% in Tc-99 und zu 87% in
Tc-99m, dem heute in der Nuklearmedizin aufgrund seiner Zerfallseigenschaften
(HWZ 6h, reiner Gamma-Strahler, optimale g-Energie 140 keV) in tber zwei Drittel
der Untersuchungen verwendeten Nuklid. Das dabei entstehende Tc-99 besitzt eine
physikalische Halbwertzeit von 200.000 Jahren, ist somit praktisch inaktiv, und
zerfallt unter Aussendung einer (3-Strahlung zum stabilen Ru-99 (Ruthenium). Die
gunstige Halbwertschicht der Gammastrahlung von 99mTc im Gewebe betragt ca.
4,6 cm; das tragt ebenfalls zu einer geringeren Strahlenbelastung bei (25).

Beim radioaktiven Zerfall werden ionisierende Strahlen (Gamma- und Betastrahlen)
freigesetzt. Betastrahlen bewirken lonisationsvorgange unmittelbar, wahrend die
Gammastrahlen erst indirekt durch in den bestrahlten Strukturen freigesetzte
Elektronen wirksam werden. Dabei wird die Energie der Betastrahlen aufgrund ihrer
elektrischen Ladung und Masse innerhalb kurzer Entfernung auf das Gewebe
Ubertragen. Gammastrahlen dagegen werden als ladungs- und masselose
Wellenstrahlung in deutlich geringerem Umfang im Gewebe absorbiert, haben also
eine wesentlich tiefere Eindringtiefe. Aus diesen Eigenschaften heraus ergeben sich
die diversen Anwendungsmadglichkeiten. Betastrahlen mit ihrer schon in geringer
Tiefe hohen Wirkdosis finden vorwiegend in der Therapie Anwendung, wahrend
Gammastrahlung, die auch in gréRere Gewebetiefen vordringen kann, vor allem in
der Diagnostik angewendet wird (29).

Wahrend andere bildgebende Verfahren fir den Nachweis morphologischer und
topographischer Verdnderungen der Organe eine sehr sensitive Methode darstellen,
liefert die Szintigraphie Informationen Uber den globalen und regionalen
Funktionszustand der Organe. Das heil3t, die flachenhafte Darstellung einer
raumlichen Radioaktivitatsverteilung liefert Hinweise auf die Lage, Grofl3e und Form
von Organen oder pathologischen Mehr-, bzw. Minderanreicherungen. Die
Untersuchungen mit Isotopen dienen der Uberpriifung von Stoffwechselvorgangen,
der Kinetik und der Dynamik. Sie basieren auf der Darstellung bestimmter lebender
Organe und Gewebe, die ein appliziertes radioaktives Isotop voriubergehend

aufgenommen haben. Dies geschieht, weil die gewéhlte chemische Substanz, an die
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das Isotop gekoppelt ist, entweder eine Rolle im normalen physiologischen
Metabolismus des jeweiligen Organs spielt oder einfach nur in diesem lange genug
verweilt, um bildlich dargestellt werden zu kdnnen. Ein Bild entsteht, weil die
radioaktiven Isotope beim Zerfall Gammastrahlen aussenden. Wahrend der Emission

von Gammastrahlen werden diese z.B. von einer Gammakamera detektiert (4).

5.1.2 Kameraaufbau

Die Gammakamera erfasst im Gegensatz zum friher gebrauchlichen
Szintigrammschreiber, je nach GrélBe des Gesichtsfeldes, den gesamten
gewtnschten Abbildungsbereich gleichzeitig. Die Impulsverteilung des eingestellten
Sichtbereiches kann kontinuierlich registriert werden, so dass z. B.
Aktivitatsverschiebungen in bestimmten Organen sichtbar werden. Somit sind sowohl
statische als auch dynamische Untersuchungen mdglich. Die Informationen werden
in einem Rechnersystem weiterverarbeitet. Unter den Gammakameras haben
Szintillationskameras mit einem NaJ (Natrium-Jodid) Einkristall die weiteste
Verbreitung gefunden (29).

Das Prinzip der Gamma-Kamera wurde 1958 von Anger entwickelt (Anger-Kamera).
Der Messkopf der Kamera besteht aus einem Kollimator, einem Szintillationskristall
bestehend aus Thallium-dotiertem Natrium-Jodid, Lichtleitern, sowie den
Photomultipliern. Die vom Patienten emittierten Gammaquanten erfahren durch die
obligate Passage durch den Kollimator eine sogenannte Richtungsanalyse, das
heil3t, dass nur die Strahlung einer vorgegebenen Richtung den Kristall erreichen
und dort Lichtblitze erzeugen kann, so dass die Gammakamera den Herkunftsort
eines Gammagquants ortgetreu lokalisiert. Kollimatoren bestehen dabei aus
Offnungen, auch Bohrungen genannt, welche durch Wande (Septen), meistens aus
Blei, voneinander getrennt sind.

Uber Lichtleiter erreichen die Lichtblitze Photokathoden, von denen Elektronen
freigesetzt werden. Im nachgeschalteten Elektronenvervielfacher werden diese um
das 1.000.000 fache verstarkt. Beide Baugruppen zusammen bezeichnet man auch
als Sekundéarelektronenvervielfacher oder neudeutsch Photomultiplier. Am Ausgang
entsteht ein elektrisch messbares Signal, dessen Groél3e der Energie der absorbierten
Strahlung entspricht. Die Zahl der pro Zeiteinheit messbaren Signale, die Zahlrate, ist
der Menge der Radioaktivitdt proportional. Da die Position aller Photomultiplier auf
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dem Kristall definiert ist, kann aus ihren Ausgangssignalen der Absorptionsort in der
Kristallscheibe errechnet und durch eine X- und eine Y-Ortsadresse definiert werden.
Zusatzlich nimmt mit wachsendem Abstand vom Absorptionsort die entstehende
Lichtmenge im Kiristall ab, und damit auch die Grol3e ihrer Ausgangssignale. Die
Haufigkeitsverteilung der in den Speicherelementen Uber einen vorgewéhlten
Zeitraum registrierten Ereignisse liefert ein Bild der Aktivitatsverteilung im Organ.
Dieser Datenmatrix werden Grau- oder Farbstufen zugeordnet. In dieser Form ist das

Messergebnis dann als Szintigramm fiir das menschliche Auge lesbar.

5.1.3 Bildakquisition

5.1.3.1 Planare Bildgebung

Das planare Szintigramm ist die einfachste Art, die regionale Funktionsverteilung
nach Erreichen eines Gleichgewichts- oder stabilen Endzustandes darzustellen.
Dabei wird die im Korper dreidimensionale Aktivitatsverteilung in ein
zweidimensionales Bild projiziert. Im Falle einer pathologischen Mehranreicherung
des Radiopharmakons kommt es zu einer Positivdarstellung pathologischer
Prozesse im Vergleich zur Umgebung. Krankhafte Prozesse auch geringer Grélie
kénnen dann entdeckt werden, wenn die Intensitdt der Anreicherung im Herd sich
von der Umgebungsaktivitdt abhebt. Das ist zum Beispiel bei der Skelettszintigraphie
der Fall, mit der eine lokale Steigerung des Knochenstoffwechsels, etwa bei
Metastasen, nachgewiesen wird. Um eine raumliche Vorstellung der
Aktivitatsverteilung zu gewinnen, kann die Akquisition aus verschiedenen

Raumrichtungen erfolgen.

5.1.3.2 Single Photon Emisions Computertomographie (SPECT)

Mit  ihrer  szintigraphischen  Aufnahme  erzielen = Gammakameras ein
zweidimensionales Bild der Aktivitatsverteilung eines dreidimensionalen Objekts.
Diese planaren Bilder geben somit nur unbefriedigende Aussagen Uber
Aktivitatsverteilungen in der ,Tiefe* des untersuchten Organs. Dazu reduziert auch

die Anreicherung vor und nach der Zielstruktur durch Uberlagerung den Bildkontrast.
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Um dieses Problem zu umgehen, werden dreidimensionale Bilder hergestellt. Um
solche tomographischen Bilder liefern zu kbnnen, missen die Kamerasysteme Bilder
aus unterschiedlichen Aufnahmepositionen akquirieren. Dies kann zum einen mittels
Ringsystemen, oder auch durch rotierende Gammakameras erfolgen. Fiur SPECT
haben sich rotierende Systeme mit zwei oder drei Kamerakdpfen, auf einem
Kreisbogen montiert, weitgehend durchgesetzt. Die Rotation erfolgt durch einen
Rechner gesteuert in bestimmten Winkelschritten, in denen auch Einzelaufnahmen
der Aktivitdtsverteilung angefertigt werden. Um eine hohe Ortsauflésung zu
erreichen, sollte die rotierende Kamera so eng wie mdglich am Untersuchungsobjekt
vorbeigefuhrt werden, das heil3t der Radius der Rotation soll so klein wie méglich
gewahlt werden. Das Prinzip der Tomographie basiert auf der Messung
eindimensionaler Projektionen einer Objektschicht, die entlang dieses Messstrahls
gemessene Aktivitat ergibt eine Strahlensumme. Durch lineares Verschieben der
Sonde und Addition der gemessenen Strahlensummen erhalt man die sogenannte
Parallelprojektion. Mehrere, unter verschiedenen Winkeln aufgenommene
eindimensionale Parallelprojektionen, die in eine Bildmatrix winkelgerecht projiziert
werden, ergeben die sogenannte Ruckprojektion. Man erhalt anhand der
Ruckprojektionen ein zweidimensionales Bild der Objektschicht, vorausgesetzt es
gelingt, die Objektschicht entsprechend dinn zu wéhlen, um sie als zweidimensional
ansehen zu konnen (32). Aus der akquirierten Datenmenge kann analog zu den
Algorithmen, die in der PET oder CT verwendet werden, die réaumliche
Aktivitatsverteilung berechnet und als Schnittbild wiedergegeben werden. Dabei kann
aus einer Rotation um die z-Achse ein Schichtensatz rekonstruiert werden, von dem
sich wiederum durch multiplanare Rekonstruktion (MPR) koronare, sagittale,
transversale oder schrage Tomogramme gewinnen lassen (78). Das am héaufigsten
verwendete Verfahren zur Rekonstruktion eines Objektes aus seinen Projektionen ist
die gefilterte Ruckprojektion, bei der die einzelnen Projektionen gleichmafig mit
einem Filter gefaltet und anschlieRend auf die rekonstruierte Bildebene riickprojiziert
werden. Die Intensitdt einer Rickprojektionslinie ist proportional zur gemessenen
Impulszahl des Messpunktes, das heil3t der gemessene Pixelinhalt wird gleichméaliig
auf alle Pixel in der rekonstruierten Bildebene, die in Richtung des Projektionsstrahls
liegen, verteilt. Aus der additiven Uberlagerung der Einzelprojektionen ergibt sich die

Bildverteilung. Ein Maximum entsteht am Ort des zu untersuchenden Objekts (49).
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Ein anderes Verfahren zur Rekonstruktion tomographischer Datensétze basiert auf
iterativen Algorithmen, wobei in schrittweiser (=iterativer) Ann&herung eine
Aktivitdtsverteilung im Objekt ermittelt wird, die mit den gemessenen
Projektionsdaten in Ubereinstimmung ist. Dabei wird zunéchst eine Quellverteilung
angenommen, d.h. die Summe aller Bildimpulse in allen Projektionen in einer
Objektschicht wird als Gleichverteilung in die Pixel der entsprechenden
tomographischen Schicht eingeordnet (A). Der szintigraphische Abbildungsvorgang
wird fur diese Verteilung mathematisch simuliert (B). Die daraus errechneten
Projektionen werden mit den gemessenen Projektionen verglichen (C). Anhand
dieses Ergebnisses wird die Verteilung modifiziert (D). Hieran schliel3t sich wiederum
Schritt (B) an. Es werden so Vviele Iterationsschritte durchgeflhrt, bis
erfahrungsgemald und in einem vertretbaren Zeitrahmen die Quellverteilung
ausreichend gut bestimmt ist. Bei diesem Vorgehen werden keine inh&renten

Artefakte erzeugt.

Ungewollte Hintergrundsignale kénnen durch passende Filter korrigiert werden. Unter
einem Filter ist eine mathematische Funktion des Ortes zu verstehen, die auf die
Messdaten angewendet wird um Artefakte durch angrenzende Strukturen und
Rauschartefakte durch Compton- und Streustrahlung zu reduzieren. Die in dieser
Arbeit beschriebenen SPECT-Untersuchungen wurden mit einem sogenannten Low
Pass Filter nachbearbeitet. Hier werden hochfrequente Rauschanteile, die kaum
Informationen enthalten, unterdrtickt. Dabei verhalt sich die Scharfe der Abbildung

umgekehrt proportional zur Reduktion des Rauschens. Das bedeutet, dass durch
einen abnehmenden ,Cut-off-Wert eine bessere Unterdriickung des Rauschens zu
Lasten der Auflosung erwirkt wird, da dabei auch Bildinformationen verloren gehen.
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5.2 Spezielle Untersuchungstechnik der Mammaszintigraphie

5.2.1 Sestamibi als Tumortracer

Das von uns angewandte Tc-99m-Sestamibi (Methoxyisobutylisonitril) z&hlt zu den
kationisch lipophilen Radiopharmazeutika. Im Jahr 1987 fanden Miller et. al., dass
sich das als Perfusionsmarker fir die Myokardszintigraphie entwickelte und
routinemaRig eingesetzte Tc-99m-Sestamibi vermehrt in pulmonalen und
mediastinalen Metastasen von Schilddrisenkarzinomen anreicherte, so dass sein
Einsatz auch bei onkologischen Fragestellungen denkbar wurde (48). 1989
berichteten Hassan et al. tGber erste Ergebnisse der Tumorszintigraphie mit Tc-99m-
Sestamibi bei der Differentialdiagnose verschiedener Lungentumoren, wobei ein Teil
der unbehandelten Bronchialkarzinome eine fokale Mehrspeicherung zeigten (26).
Aktolun et al. wiesen 1992 in einer Studie auch bei einem Mammakarzinom eine
vermehrte Speicherung des Tc-99m-Sestamibi nach (1). Man stellte fest, dass der
Transport des Tc-99m-Sestamibi in die Zelle durch Veranderungen der
Membranpotentiale beeinflusst wird und zusétzlich die Akkumulation des
Radiopharmakons vom biochemischen Zustand der Zelle abhéngt. So steigt
beispielsweise der Uptake des Sestamibi proportional zum Proteingehalt der Zelle
an. Die Aufnahme des Radiopharmakons in normales Gewebe héngt jedoch von der
Durchblutung ab (10,12).

5.2.2 Patientenvorbereitung und Lagerung

Bei der Mammaszintigraphie wurde die Untersuchung - analog zu MR-
Mammographie — in Bauchlage jedoch mit den Armen Uberkopf durchgefiihrt, um so
eine bessere rédumliche Separierung der Brust von den physiologisch stark
speichernden Organen Herz und Leber zu erreichen. Die betroffene Brust wurde
moglichst nahe am Detektorsystem positioniert. Ein Ausschnitt im oberen Drittel der
Patientenauflage gewdhrleistete ein freies Hangen der Mammae. Die
Bilddatengewinnung begann 5 Minuten nach der i.v. Injektion von 740 MBq Tc-99m
Sestamibi (Dupont, Frankfurt) in eine Unterarmvene kontralateral zum fraglichen
Befund.
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5.2.3 Akquisitionstechnik

Die Mammaszintigraphie wurde am selben Tag wie die MR-Bildgebung durchgefihrt.
Mittels einer 3-Kopf-Gammakamera wurden planare Scans mit jeweils ca. 10 Minuten
Akquisitionszeit und einer Matrixgroéf3e von 256 x 256 Pixel gewonnen. Neben links
bzw. rechts lateralen Aufnahmen wurden gleichzeitig Aufnahmen in anterior obliquer
Orientierung (RAO und LAO) bzw. posterior obliquer Orientierung (RPO und LPO)
akquiriert. Die mittlere Anzahl der Counts pro Pixel im Brustgewebe lag bei 110
(Spannweite 70 bis 140 Counts).

Nach Akquisition der planaren Scans folgte ohne Umlagerung der Patientin die
Datenakquisition mittels SPECT durch kontinuierliche 360 Grad Rotation der
Gammakamera bei einer Aufnahmedauer von 20 Minuten. Die Rohdatenauswertung
der SPECT erfolgte mittels eines iterativen Algorithmus (8 Iterationschritte) und
Niedrigpassfilterung (4. Ordnung mit Cut-off von 0,3) zur Rekonstruktion der
transversalen, koronaren und obliguen Projektionen. Im Anschluss wurden noch

planare Spataufnahmen in lateraler und obliquer Orientierung akquiriert.

5.2.4 Auswertung der Mammaszintigraphie

Zwei Nuklearmediziner, die bezlglich der evtl. bereits erfolgten MRT-Bildgebung
verblindet waren, wurden mit Informationen Uber klinische Untersuchung,
Sonographiebefund, Krankengeschichte der Patientin und den Mammographien
versorgt. Die Sestamibiaufnahme in den planaren Projektionen wurde visuell erfasst

und bezulglich der fokalen Mehrspeicherung des Tracers in 2 Gruppen zugeordnet:

SO0 |normale Aufnahme des Parenchyms

S1 |fokale Anreicherung von Aktivitat

Eine inhomogene Aufnahme von Sestamibi ohne abgrenzbaren Focus wurde als
nicht pathologisch gewertet. Erganzend wurde eine semiquantitative Auswertung
durchgefihrt, indem manuell ROIs tber Flachen mit fokaler Traceraufnahme und in
das benachbarte Brustgewebe eingezeichnet wurden. Anhand der Vorarbeiten von
Tiling (71,69) wurde ein Target zu non-Target Verhaltnis von groRer 1,3 als

malignitatsverdachtig angesehen. Die zuséatzlich generierten SPECT-Bilder wurden
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nur visuell bewertet, wobei jegliche fokale Sestamibiaufnahme als pathologisch

gewertet und bezuglich der Lage in den Mammaquadranten dokumentiert wurde.
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6 Patienten

6.1 Patientenauswahl

In einem Zeitraum von 24 Monaten (April 1997 bis April 1999) wurden am Klinikum
Innenstadt der Ludwig-Maximilians-Universitat Munchen 40 Patientinnen mit
mammographisch unklaren Lasionen in die Studie eingeschlossen. Die Patientinnen
wurden innerhalb des Mammographiescreenings oder der Nachsorge nach
Brustkrebs in der Vaillant-Einheit der 1. UFK auffallig. Wahrend dieses Zeitraums
wurden in dieser Einrichtung anndhernd 10000 Mammographien durchgefihrt. Im
Rahmen dieser Untersuchungen wurden Mammographien in craniocaudaler (CC)
und mediolateral obliqguer (MLO) Projektion angefertigt. Gegebenenfalls wurden
diese Aufnahmen durch herausgedrehte- mediolaterale- oder Zielaufnahmen
erganzt. Zusatzlich wurde bei den Patientinnen eine Ultraschalluntersuchung zur
weiteren Differenzierung bezlglich solider oder zystischer Lasionen oder bei
mammographisch dichter Brust durchgefuhrt. Zwei auf Mammadiagnostik
spezialisierte Arzte, die auch die klinische Untersuchung durchfiihrten, interpretierten
die Mammographien. Im Rahmen eines Zweitbefunder-Ansatzes wertete ein weiterer
routinierter Radiologe die Mammographien unabhangig aus. Die Mammographien
wurden bezilglich des Vorhandenseins von Knoten (glatt oder unscharf begrenzt),
Verkalkungen, Architekturstérungen, Asymmetrien und im zeitlichen Verlauf
zunehmenden Verdichtungen ausgewertet. Alle Lasionen, die hierbei bereits nach
BI-RADS-Level 5 hochgradig malignitatsverdachtig waren, wurden biopsiert bzw.
operiert und nicht in die Studie eingeschlossen. Allen Patientinnen (n=85), die im
Rahmen dieser Vordiagnostik fokale Lasionen aufwiesen, die klinisch und
mammographisch als unklar eingestuft wurden, wurde sie Moglichkeit gegeben, an
unserer multimodalen Studie teilzunehmen. Bei all diesen Patientinnen wurde zur
weiteren Diagnostik eine Mamma-MRT durchgefuhrt. Aus dieser Gruppe wiederum
willigten 40 Patientinnen in unser Studienprotokoll ein und erhielten zusatzlich auch
eine Mammaszintigraphie mit Tc-99m-Sestamibi. Das mittlere Alter der Patientinnen
lag bei 56 = 7 Jahren (Spannbreite: 34 bis 75 Jahre).
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Tabelle 6.1-1 fasst die klinischen und mammographischen Befunde der in die Studie
eingeschlossenen Patientinnen zusammen. Die Gro6f3e der fraglichen Lasionen
wurde anhand des gréf3ten Durchmessers in einer der Mammographieprojektionen
oder (bei negativer Mammographie) auf Basis des Ultraschalls bestimmt. 18
Patientinnen waren bereits voroperiert (11 mit maligner, 7 mit benigner Histologie), 9
davon mit anschlieBender Strahlentherapie. Die Operationen lagen mindestens 15
Monate zurtck (im Mittel 4 + 3 Jahre). Zwei der Patientinnen wurden alleine aufgrund
der Kklinischen Symptomatik in die Studie eingeschlossen (suspekter
Palpationsbefund bei mammographisch dichter Brust bzw. parasternale Lasion, die
mammographisch nicht erfassbar war). In einem Fall mit neu aufgetreten
Mikrokalzifikationen hatte die Patientin an selber Stelle bereits 3 Jahre zuvor ein

operativ gesichertes DCIS.

Tabelle 6.1-1 Klinische und mammographische Befunde, der in die Studie

eingeschlossenen Patientinnen; Korrelation mit Enddiagnose

LasionsgrolRe i
. o - Tastbare g Enddiagnose
Einschlusskriterien Patienten . (cm) Mittelwert =
asionen g g
SD: Bereich Benigne | Maligne

Zunehmende fokale Verdichtung im . 3 1.2+0.2 ) 3
mammographischen Verlauf (1.0-1.6)

Umschriebener Herdbefund ohne 3 1 15+0.3 5 1
Verkalkungsstrukturen (1.1-1.8)
, _ 21+06

Fokale Asymmetrie erhéhter Dichte 6 1 6 0
(1.5-3.5)
_ 15+05

: _ vormals maligne 11 1 8 3
Dichtezunahme im (0.5-2.2)
Bereich einer Narbe 1.1+05

vormals benigne 7 1 6 1
(0.5-2.0)

Palpable Lasion mit negativer ) ) 1.9+05 1 1
Mammaographie (1.4-2.3)
_ , 22+09

Gruppierter Mikrokalk 6 1 1 5
(1.0-3.5)
1.6+0.7

Total 40 10 26 14
(0.5-3.5)
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6.2 Histologie und Nachkontrollen

Unabhéangig von den Befunden in der MRT oder Szintigraphie wurde allen
Patientinnen eine Biopsie zur Sicherung der Diagnose empfohlen. 24 Patientinnen
unterzogen sich einer Operation innerhalb eines Monats nach der diagnostischen
Bildgebung. Ebenso wurde bei allen Patientinnen mit gruppiertem Mikrokalk eine
histologische Korrelation dank operativer Probeentnahme erzielt. 16 Patientinnen,
bei denen unverdachtige Resultate in der MRT und Szintigraphie erhoben wurden,
verweigerten die histologische Abklarung durch Operation oder stereotaktische
Biopsie. Diese 16 Patientinnen wurden einem Follow-up-Konzept zugefihrt, das in 6-
monatigen Intervallen eine klinische und sonographische Untersuchung, sowie
zumindest nach 6 und 24 Monaten eine Mammographiekontrolle vorsah. Fur 12
Patientinnen lagen Follow-up-Daten lber einen Zeitraum von mehr als 24 Monaten
vor, bei den Ubrigen 4 Patientinnen sogar Uber den Zeitraum von mehr als 3 Jahren.
Alle Lasionen mit Befundriickgang oder unveranderter Darstellung wahrend des

Follow-up wurden als benigne klassifiziert.
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6.3 Statistische Analyse

Die Auswertung der Szintigraphie- und MRT-Untersuchung wurde jeweils von zwei
erfahrenen Nuklearmedizinern bzw. Radiologen durchgeftihrt. Unstimmigkeiten bzgl.
des visuellen Beurteilung wurden mittels Konsensusbildung und Zuhilfenahme eines
dritten Entscheiders beigelegt. Die Befunde der bildgebenden Untersuchungen
wurden mit den histopathologischen Befunden bzw. mit den Resultaten der Follow-up
Untersuchungen korreliert und Zahlenwerte Uber die Anteile richtig positiver (RP),
richtig negativer (RN) oder falsch positiver (FP) und falsch negativer (FN)
Untersuchungsergebnisse bezogen auf Malignitdt gewonnen. Ebenso wurden
Sensitivitat (Se), Spezifitat (Sp), Genauigkeit, positiver und negativer Vorhersagewert
(PPV und NPV) ermittelt.

Die Sensitivitat errechnet sich nach der Formel:

Se =RP/(RP + FN)

Die Spezifitat errechnet sich nach der Formel:

Sp=RN/ (RN + FP)

Der positive Vorhersagewert (PPV) errechnet sich nach der Formel:

PPV = RP / (RP + FP)

Der negative Vorhersagewert (NPV) errechnet sich nach der Formel:

NPV = RN/ (FN + RN)

Die Genauigkeit errechnet sich nach der Formel:

(RP + RN) / Anzahl aller untersuchten Herde
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7 Ergebnisse

Die Befunde der dynamischen kontrastverstarkten MRT-Bildgebung und der
Mammaszintigraphie wurden in Hinblick auf die histopathologische Klassifikation der
40 mammographisch unklaren Lasionen, die den Einschluss in die Studie bewirkt
hatten, evaluiert. 14 Herde wurden als maligne klassifiziert, darunter 9 invasive
Karzinome und 5 Falle mit DCIS. Alle weiteren Lasionen wurden entweder aufgrund
ihrer Histologie oder der Follow-up-Untersuchungen als benigne eingestuft.

Zunéchst wurden die MR-Mammographien anhand einer visuellen Beurteilung der
Subtraktionsbilder und einer manuell um den Herd eingezeichneten ROI innerhalb
der Schicht mit dem gr6Rten Durchmesser ausgewertet. Die Ergebnisse der MR-
Mammographie im direkten Vergleich mit der Mammaszintigraphie sind in Tabelle 7-

1 dargestellt.

Tabelle 7-1: Ubersicht der Befunde im Rahmen der Bildgebung in Korrelation mit der

histopathologischen Klassifikation

MR-Mammographie Mammaszintigraphie
Planar SPECT

MO M1 M2 M3 SO S1 SO S1

Klassifikation Pat

benigne | benigne | maligne | maligne | benigne | maligne | benigne | maligne

Invasive Karzinome (n=9) 0 2 5 2 5 4 4 5
Duktales Karzinom (n=6) 0 1 3 2 4 2 4 2
Lobulares Karzinom (n=3) 0 1 2 0 1 2 0 3
Duktales Karzinom in situ | (n=5) 1 1 2 1 2 3 2 3
Benigne Lasionen (n=26) 23 3 0 0 26 0 26 0
Mastopathie (n=4) 3 1 0 0 0 4 0
Narbengewebe (n=4) 4 0 0 0 0 4 0
Fibroadenom (n=2) 0 0 0 0 0
Benigne im Follow up | (n=16) 14 2 0 0 16 0 16 0
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7.1 Sensitivitat der MRT und Szintigraphie bei invasiven

Karzinomen

Bei 9 der 40 Patientinnen wurde histologisch ein invasives Karzinom (6 duktal, 3
lobulér) auf der Seite diagnostiziert, die in der Mammographie eine fragliche Lasion
zeigte. Die mittlere GroRe der Karzinome war 1,5 £ 0,6 cm (0,5 - 2,3cm). Alle 9
Karzinome zeigten eine rasche initiale KM-Aufnahme von mehr als 50%, wobei 5 im
nachfolgenden Verlauf eine Plateauphase (M2) zeigten, wahrend 2 ein Wash-out
Ph&nomen (M3) aufwiesen. Somit wurden nach unserer Klassifikation 7 von 9 korrekt
als karzinomverdéachtig bewertet. 2 der Karzinome wurden vom KM-Verhalten her als
unklar (M1) eingestuft. Somit ergibt sich eine Sensitivitdit der MRT bei invasiven

Karzinomen von 78%.

Die Szintigraphie wies in 4 der 9 invasiven Karzinome eine fokale
Traceranreicherung in den planeren Bildern auf. Hierbei lag das Target- zu non-
Target-Verhaltnis in den frihen Phasen (5 Minuten nach Tracerinjektion) bei 1,43 *
0,15 bzw. in den spéaten planaren Bildern (60 Minuten nach Tracerinjektion) bei 1,34
+ 0,09. Bei allen Karzinomen war das Target- zu non-Target-Verhéltnis in den frihen
Bildakquisitionen héher.

Mittels der SPECT-Bildgebung konnten die fokalen Anreicherungen genauer den
Brustquadranten zugeordnet werden. In einem Fall konnte eine zusatzlich fokale
Anreicherung nahe der axillaren Thoraxwand nachgewiesen werden. Somit lag die
Sensitivitat der Szintigraphie (inkl. SPECT) bei 56 % in der Detektion von invasiven
Karzinomen. Die Kombination aus planarer Szintigraphie und SPECT war richtig
positiv bei 3 der 4 tastbaren und bei 2 der 5 nicht zu ertastenden Karzinome. 4 der 6
neu aufgetretenen (primaren) Karzinome wurden richtig positiv diagnostiziert, jedoch

nur 1 der 3 Karzinomrezidive.
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Tabelle 7.1-1 zeigt die

Tumorstaging:

Korrelation der MRT- und Szintigraphiebildgebung mit dem

Tumorstaging MR-Mammographie Mammaszintigraphie
Planar SPECT
MO M1 M2 M3 SO S1 SO S1
Pat
benigne | benigne | maligne | maligne | benigne | maligne | benigne | maligne

Tis (in situ) n=5 1 1 2 1 2 3 2 3
Tla (£0.5) n=1 0 1 0 0 1 0 1 0
Tlb (>05£1) n=2 0 0 2 0 1 1 0 2
Tlc (>1£2) n=5 0 1 2 2 2 3 2 3
T2 (>2£5) n=1 0 0 1 0 1 0 1 0

Die Szintigraphie war falsch negativ bei einer T2 Lasion (TumorgroéfRe 2,3 cm), wohl

wegen der histopathologisch bestétigten zentralen Nekrose. Die Patientin hatte

begleitend bereits pulmonale Metastasen, Pleuraergisse und Knochenmetastasen,

die zum Zeitpunkt der Diagnostik noch unbekannt waren. Mammographisch war der

Herd auf Grund der Brustwandnahe nicht fassbar.

Abbildungen 7.1-1 und 7.1-2 zeigen hierzu Beispiele.
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Abbildung: 7.1-1: Invasives duktales Karzinom (T1c) der linken Brust (Pat. C.R.). Die
native MR-Bildgebung zeigt im oberen inneren Quadranten einen hypointensen
Knoten (Pfeil) mit einem Durchmesser von 1,3 cm (A). Bereits in der initialen
Kontrastmittelphase kommt es zu einem raschen Enhancement von Gd-DTPA (B),
gefolgt von einer Wash-out-Phase im Signalintensitatszeitverlauf postinitial (C).
Bezilglich des KM-Verhaltens wurde die Lasion als malignitatsverdachtig gewertet. In
der Szintigraphie kam es ebenfalls zu einer fokalen Traceranreicherung (Pfeil), wie
auf der lateralen Projektion erkennbar (D). Die transversale Rekonstruktion mit der
SPECT (E) bestatigte eine fokale Anreicherung von Aktivitat im oberen inneren
Quadranten (Pfeil).
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Abbildung 7.1-2: Invasives duktales Karzinom (T1c) (Pat. A.H.). Die Mammographie
zeigt in craniocaudaler Projektion (a) eine neu aufgetretene Verdichtung, die sich in
der linken Brust in der Region einer Narbe gebildet hatte. Die Narbe war Folge einer
Biopsie mit benigner Histologie 4 Jahre zuvor. Die nodulare Verdichtung war im
oberen &aufleren Quadranten lokalisiert. Die MRT zeigte eine korrespondierende
nodulare Struktur (Pfeil), die vor Kontrastmittelgabe (b) hypointens war und nach
Kontrastmittelgabe (c) ein friihes Enhancement mit Wash-out-Phase aufwies (d). Die
Szintigraphie zeigte eine normale Nuklidspeicherung in der lateralen Aufnahme der
linken Brust (e). Auch in den SPECT-Rekonstruktionen konnte keine fokale
Sestamibianreicherung gefunden werden.
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7.2 Sensitivitat der MRT und Szintigraphie bei DCIS

In funf Fallen mit gruppiertem Mikrokalk wurden duktale in situ Karzinome bestatigt.
Die Magnetresonanzbildgebung wurde in 4 dieser Faélle als unklar oder
malignitatsverdachtig klassifiziert. Ein DCIS mit unifokalem Herd von 1 cm Grol3e
zeigte eine rasche KM-Aufnahme mit Plateauphase. 3 Patientinnen mit multifokalem
DCIS zeigten eine rasche Kontrastmittelaufnahme, wobei im postinitialen
Signalverlauf in 1 Fall ein weiterer Kontrastmittelanstieg zu beobachten war, in einem
weiteren Fall eine Plateauphase und im dritten Fall ein Wash-out-Phdnomen vorlag.
Bei einer Patientin mit einem DCIS vom Komedotyp war die MRT falsch negativ. Der
gruppierte Mikrokalk hatte hier eine Ausdehnung von ca. 2,5 cm. Die Szintigraphie
zeigte fokale Traceranreicherungen bei 3 Patientinnen mit KM-aufnehmenden
Befunden in der MRT. Der Durchmesser der Mikrokalkansammlungen reichte von 2,3
bis 3,5 cm. Das Target- zu non-Target-Verhéltnis lag bei 1,62 £ 0,11 in der frihen
Akquisitionsphase und 1,56 + 0,14 in den spaten planaren Bildern. Die Szintigraphie
war falsch negativ bei 2 Patientinnen. Abbildung 7.2-1 zeigt einen in beiden

Verfahren richtig positiven Fall.
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Abb. 7.2-1: Duktales in situ Karzinom (Pat. S.V.). Die Detailansicht (a) der MLO-
Projektion der Mammographie (b) zeigt neu aufgetretene gruppierte
Mikroverkalkungen in der Mitte zwischen den oberen Quadranten der linken Brust
(Pfeil). Die MRT zeigt im Vergleich der Aufnahmen vor (b) und nach KM-Gabe (c) ein
rasches KM-Enhancement mit Plateauphase (d). In der Szintigraphie ist eine fokale
Traceraufnahme in der lateralen Ansicht der linken Brust erkennbar (e).
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7.3 Spezifitat der MRT und Szintigraphie

Bei 26 der 40 Patientinnen ergaben sich benigne Lasionen. Davon wurden 10
Lasionen mittels Biopsie bzw. Operation als mastopathische Gewebe,
Narbengewebe oder Fibroadenome identifiziert. Die Ubrigen 16 Lasionen wurden
aufgrund der unauffalligen bzw. unverénderten Follow-up-Untersuchungen als

benigne gewertet (Tab. 7-1).

In der MRT zeigten 23 von 26 benignen L&sionen keine oder nur eine geringe
(weniger 50%) Kontrastmittelaufnahme und wurden als richtig negativ bewertet.
2 Patientinnen mit Mastopathie (davon ein Fall mit atypischen Proliferationen) sowie
1 Patientin mit Fettnekrose im Narbengewebe zeigten eine rasche
Kontrastmittelaufnahme  mit  kontinuierlichem  Signalanstieg im  spéateren
Kurvenverlauf (M1). Sie wurden somit als unklar, jedoch eher gutartig eingestuft.
Wenn man MO und M1 L&sionen als (wahrscheinlich) benigne ansieht, ergibt sich fir
die MRT eine Spezifitdt von 100% bezogen auf den in der Mammabasisdiagnostik

unklaren Befund.

In der Szintigraphie gab es keine falsch positiven Falle mit fokaler
Traceranreicherung im Bereich der mammographisch unklaren L&sionen. In nur
einem Fall eines Fibroadenoms kam es zu einer fokalen Tracer Anreicherung, die
eher in den spaten Aufnahmen auffiel und wegen ihres niedrigen Target- zu non-
Target-Verhéltnis als nicht malignitatsverdachtig bewertet wurde. Daraus resultiert
eine Spezifitat der Szintigraphie von 100%.
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7.4 Zusatzherde in MRT und Szintigraphie

Die Auswertung der MR-Mammographien forderte zusatzliche Areale mit fokaler oder
diffuser KM Anreicherung zu Tage, die nicht im Bereich der mammographisch
unklaren Lasionen lagen. Bei 6 der 40 Patientinnen fanden wir 8 zusatzliche fokale
KM-Anreicherungen, die initial eine rasche Signalintensitatszunahme von mehr als
50% zeigten (M1-M3). Die GrofRe der Lasionen wurde anhand der MRT Bilder
ermittelt und reichte von 0,5 bis 0,8 cm.

4 dieser Zusatzherde zeigten einen kontinuierlich ansteigenden Signalverlauf (M1),
wahrend 3 Herde einen Signalanstieg mit Plateauphase (M2) und 1 Herd ein Wash-
out-Phanomen (M3) aufwiesen (Tabelle 7.4-1). Bei der Korrelation mit den
szintigraphischen Untersuchungen ergab sich bei keinem der zuséatzlichen MRT-
Herde eine gesteigerte Traceraufnahme.

In Kenntnis dieser zusétzlichen Herde wurden die Mammographien gemeinsam mit
den gynékologischen Kollegen nochmals neu gesichtet und bewertet. In Einzelfallen
wurden zusatzliche Projektionen angefertigt. Die histopathologischen Ergebnisse
bestétigten einen malignen Tumor. Es handelte es sich um ein 0,6 cm grol3es
duktales Karzinom, das auch durch die zuséatzlich angefertigten mammographischen
Projektionen abgrenzbar wurde. Alle weiteren fokalen L&asionen entsprachen
benignen Befunden, die tber mehr als 2 Jahre mammographisch nachbeobachtet

wurden.

Tabelle 7.4-1: Klassifikation der Zusatzherde in der MRT und Korrelation mit

Histologie/Verlauf und Szintigraphie

MR-Mammographie Mammaszintigraphie
Planar SPECT
M1 M2 M3 SO S1 SO0 S1
Dignitat Pat
benigne | maligne | maligne | benigne | maligne | benigne | maligne
Invasive Karzinome (n=1) 0 1 0
Benigne Lasionen (n=7) 4 2
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Bei 2 Patientinnen mit Mastopathie fand sich eine diffuse stetige KM-Aufnahme in
ausgedehnten Anteilen des Parenchyms. Bei einer dieser Patientinnen war ein
duktales Karzinom in der linken Brust mit der MRT detektiert worden (Abb. 7.1-2).
Auf der kontralateralen rechten Seite kam es in der MRT zu einem diffusen
Enhancement des gesamten Parenchyms. In der Szintigraphie war rechts eine
deutlich gesteigerte Traceraufnahme zu beobachten, die szintigraphisch als
malignitatsverdachtig eingestuft wurde (S1). Nachtraglich stellte sich bei der Patientin
die zeitgleiche Einnahme eines Hormonersatzmedikamentes heraus. Bei der
Wiedervorstellung in der MRT nach einem Jahr fand sich nach Absetzen der
Hormonmedikation ein unauffalliger Befund rechts, so dass die szintigraphische

Mehrspeicherung als falsch positiv zu werten war.
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7.5 Vergleich der Aussagekraft von MRT und Szintigraphie

Wir konnten in unserer Studie fur die MRT eine Sensitivitat von 71% in der Detektion
von malignen Lasionen bei Patientinnen mit mammographisch unklaren Befunden
erreichen. Fur Lasionen, die als M2 oder M3 klassifiziert wurden betrug der positive
prediktive Vorhersagewert (PPV) 100%. Fur MO und M1 klassifizierte Lasionen ergab
sich ein negativer prediktiver Vorhersagewert (NPV) von 87%. Mit MO und M1
Lasionen als wahrscheinlich gutartig angesehen, ergab sich eine Spezifitat von 100%
bzw. eine Genauigkeit von 90%. Mittels Szintigraphie wurden nur 8 der 14 malignen
Lasionen als richtig positiv eingeordnet, was zu einer Sensitivitdt von 57% fihrt. Die
Spezifitat bezuglich mammographisch unklarer Lasionen betrug 100%. Somit ergibt
sich fur die Szintigraphie ein PPV von 100%, ein NPV von 81% und eine Genauigkeit
von 85%.

Zusammen mit den in der MRT zusatzlich gefundenen Herden untersuchten wir
insgesamt 48 fokale L&sionen. Unter Berlcksichtigung der Zusatzherde ergab sich
fur die MRT eine Sensitivitat von 67%, eine Spezifitat von 89%, ein PPV von 71%
und ein NPV von 83%. Daraus resultiert eine Genauigkeit der MRT von 81%.

Fur die Szintigraphie bestimmte sich die Sensitivitdt zu 47%, die Spezifitdt zu 100%,
der PPV zu 100%, der NPV zu 80% und die Genauigkeit zu 83%.
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7.6 Zusatzinformationen durch bildmorphologische Kriterien

Wie vorher gezeigt, ist die Gesamtspezifitdt der MR-Mammographie limitiert,
insbesondere wenn auch unspezifische Zusatzherde in der Auswertung
berucksichtigt werden. Daher sollte eine weitere Klassifizierung der KM-
aufnehmenden Herdbefunde durch zusatzliche Beurteilung morphologischer Kriterien
durchgefuhrt werden. Hierzu verwendeten wir das multifaktorielle Protokoll mit
Punktwert nach Fischer unter Bertucksichtigung von Form, Begrenzung,
Anreicherungsmuster und Kontrastmitteldynamik.

Insgesamt wurden alle 24 Herde (16 primar unklare Herde und 8 Zusatzherde), die
im initialen Signalverlauf einen Signalintensitatsanstieg von mehr als 50% aufwiesen,
dieser Auswertung unterzogen. Dabei wurden Punktwerte von O bis 8 vergeben. Die
Haufigkeitsverteilung in Bezug zur Dignitat der Herde wird in Tabelle 7.6-1
dargestellt. Diese Ergebnisse sind in Abbildung 7.6-1 graphisch dargestellt. Die
Ergebnisse zeigen bei malignen Herden ein Haufigkeitsmaximum bei Score 4 bis 5.
Es erwies sich jedoch ein groRer Uberlappungsbereich zwischen den malignen und
benignen Herdbefunden. In der Gesamtstudie zeigte die Uberwiegende Anzahl der
benignen Herde keine oder nur eine geringe Kontrastmitteaufnahme. Die benigen
Herde mit einer Kontrastmittelaufnahme von mehr als 50% wiesen aber eine sehr
breite Verteilung der Score-Werte auf. Der Groliteil dieser benignen Herde musste
anhand der Score-Werte als unklar (Score 3) oder malignitatsverdachtig (Score [ 4)
eingestuft werden.

Bewertet man alle Priméar- und Zusatzherde (n=48) analog zu den Angaben von
Fischer mit einem Score [ 3 als suspekt oder malignitatsverdéachtig, ergibt sich mit
dieser Auswertung eine Sensitivitat von 13/15 (87%). Berlicksichtigt man, dass alle
nicht KM-aufnehmenden benignen L&sionen unserer Studie einen Score < 3
aufwiesen, so errechnet sich die Spezifitat zu 28/33 (85%). Der PPV errechnete sich
zu 65%, der NPV zu 93% und die Genauigkeit zu 85%.
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Tabelle 7.6-1: Haufigkeitsverteilung der Score-Werte nach Fischer in Abhangigkeit

von der Dignitat (Auswertung mittels konventioneller ROI-Technik)

Dignitat Punktwert nach Fischer (konventionell)
0 1 2 3 4 5 6 7 Mittelwert
Maligne n=14 0 0 1 3 4 4 1 1 4,3
Benigne n=10 1 2 2 2 2 1 1 0 3,9
4-
3-
Anzahl 21 .
O maligne
14 B benigne
0-

o 1 2 3 4 5 6 7 8

Score nach Fischer (konventionell)

Abbildung 7.6-1: Haufigkeitsverteilung der Score-Werte nach Fischer in Abhangigkeit

von der Dignitat (Auswertung mittels konventioneller ROI-Technik)
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7.7 Zusatzinformationen durch den Einsatz Neuronaler Netze

Um weitere Zusatzinformationen Uber die Kontrastmitteldynamik innerhalb der
Herdbefunde zu erhalten, wurde eine Auswertung der Signalintensitatszeitreihen
aller Volumenelemente eines Herdes mittels Vektorquantisierung durchgefuhrt. Alle
Herde mit einem initialen Signalintensitatsanstieg von mehr als 50% wurden der
Vektorquantisierung unterzogen. Die Menge der Bildpunktzeitreihen umfasste je
nach Lasionsgrol3e zwischen 20 und 2568 Voxel, die auf 4 Prototypen, die
sogenannten Codebuchvektoren, abgebildet wurden. Der Kurvenverlauf der 4
einzelnen, die Gesamtlasion reprasentierenden Codebuchvektoren, wurde nach Kuhl
klassifiziert. Der hochstklassifizierte Codebuchvektor, wurde bei allen 24 Herden
entweder im Zentrum der Lasion oder im Falle von zentral nekrotischen Tumoren in
der innersten, KM-aufnehmenden Ringschicht der L&sion gefunden (Beispiel Abb.
7.7-1).
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Abbildung 7.7-1: Duktales Karzinom pT1lc (Pat. L.R.). Darstellung der 4
Codebuchvektoren (0 bis 3) sowie ihrer Cluster-Zuordnungskarten (zentrale Schicht
durch den Tumor). Der Tumor wies histologisch zentrale Nekrosen auf. Der
Codebuchvektor (3) mit dem hochsten Signalanstieg und leichtem Wash-out war in
der innersten, KM-aufnehmenden Ringschicht der L&sion zu finden.
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Der hdochstklassifizierte Codebuchvektor wurde zur Beurteilung der Dignitat des
Herdes herangezogen. Die Ergebnisse der Klassifikation nach Kuhl anhand der
konventionellen Auswertung mittels ROI-Technik (Tab. 7.7-1) wurden mit den

Ergebnissen der Vektorquantisierung (Tab. 7.7-2) verglichen.

Tabelle 7.7-1: Haufigkeitsverteilung der Klassifikation nach Kuhl in Abhangigkeit von

der Dignitat (Auswertung mittels konventioneller ROI-Technik)

Dignitat Klassifikation nach Kuhl (konventionell)
la 1b 2

Maligne n=14 0 4 7

Benigne n=10 3 3 1

Tabelle 7.7-2: Haufigkeitsverteilung der Klassifikation nach Kuhl in Abhangigkeit von

der Dignitat (Auswertung des hochstklassifizierten Codebuchvektors)

Dignitat Klassifikation nach Kuhl (Codebuchvektor)

la 1b 2 3
Maligne n=14 0 3 4 7
Benigne n=10 3 2 3 2

Hierbei ergibt sich bei 4 malignen Herden eine Ho6herstufung um eine Klasse, so
dass bei Auswertung mittels Vektorquantisierung 7/14 malignen Herden in der
hdchsten Klasse mit Wash-out zu finden waren. Bei konventioneller Auswertetechnik
waren dies nur 3/14 malignen Herden. Demnach wurden mehr Herde mit hoher
Sicherheit richtig positiv als maligne klassifiziert. Bei 2 benignen Herden fand sich
ebenfalls eine Hoherstufung um eine Klasse. In der hochsten Klasse stieg der Anteil
benigner Herde dadurch von 1/10 (mittels konventioneller Auswertetechnik) auf 2/10
(mittels Vektorquantisierung).

Berechnet man die Aussagekraft der Methode anhand aller 48 Herdbefunde und
bewertet alle Typ-2- und Typ-3-Lasionen als maligne, so ergibt sich fir die
Auswertung mittels Vektorquantisierung eine Sensitivitat von 73%, eine Spezifitdt von
85%, ein PPV von 69%, ein NPV von 85% und eine Genauigkeit von 81%.
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In einem weiteren Auswerteschritt erfolgte eine Klassifizierung der KM-
aufnehmenden Herdbefunde mit dem multifaktoriellen Protokoll nach Fischer unter
Beruicksichtigung von Form, Begrenzung, Anreicherungsmuster und
Kontrastmitteldynamik. Hierfir wurde der relative initiale Signalintensitatsanstieg und
der postinitiale Signalverlauf des hochstklassifizierten Codebuchvektors berechnet.
Anhand dieser prozentualen Signalverdnderungen wurden Score-Werte nach Fischer
vergeben und zusammen mit den morphologischen Kriterien ein Gesamtscore
gebildet (Tabelle 7.7-3 und Abbildung 7.7-2). Dieser anhand der Vektorquantisierung
ermittelte Score wurde mit dem vorher beschrieben Score der konventionellen
Auswertung (Tabelle 7.6-1 und Abbildung 7.6-1) verglichen.

Tabelle 7.7-3: Haufigkeitsverteilung der Score-Werte nach Fischer in Abhangigkeit
von der Dignitat (Auswertung des hochstklassifizierten Codebuchvektors)

Dignitat Punktwert nach Fischer (Codebuchvektor)
0 1 2 3 4 5 6 7 8 Mittelwert

Maligne n=14 0 0 0 1 3 6 1 2 1 5,2
Benigne n=10 0 1 1 1 3 1 2 0 1 4,3

6-

5-

4-

Anzahl 3- :
) O maligne
1 M@ benigne
1_/
O-

o 1 2 3 4 5 6 7 8
Score nach Fischer (Codebuchvektor)

Abbildung 7.7-2: Haufigkeitsverteilung der Score-Werte nach Fischer in Abhangigkeit
von der Dignitat (Auswertung des hochstklassifizierten Codebuchvektors)

Die morphologischen Bildkriterien flossen unverandert bei beiden Auswertetechniken
(konventionell versus Vektorquantisierung) in die Scoreberechnung ein. Aufgrund der
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Einstufung der KM-Dynamik kam es bei Auswertung des hochstklassifizierten
Codebuchvektors jedoch zu einem Anstieg der Scorewerte im Vergleich zur
konventionellen Auswertung. Der mittlere Score maligner Herde stieg von 4,3 auf 5,2.
Demgegenuber stieg der mittlere Score benigner Herde von 3,9 auf 4,3. Die
Differenz zwischen benignen und malignen Herden vergrof3erte sich von 0,4 auf 0,9.

Berechnet man die Aussagekraft dieser Methode anhand aller 48 Herdbefunde und
bewertet alle Herde mit einem Score 2 3 als maligne, so ergibt sich fur die
Auswertung mittels Vektorquantisierung eine Sensitivitat von 93%, eine Spezifitdt von
76%, ein PPV von 64%, ein NPV von 96% und eine Genauigkeit von 81%.
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8 Diskussion

Im Rahmen des Mammographiescreenings konnen  Dichtezunahmen,
Parenchymasymmetrien und gruppierter Mikrokalk Indizien fir das Vorliegen von
Brustkrebs sein. Dennoch haben diese Anzeichen nur eine niedrige Spezifitat
bezlglich eines Malignoms. In vielen dieser Falle kann die perkutane Biopsie
genigen, um eine histologische Befundsicherung zu erreichen. Somit bleibt die
weitere Bildgebung Problemféllen vorbehalten. Wir untersuchten den Wert der
dynamischen MRT-Bildgebung im Vergleich mit der Tc-99m-Sestamibi Szintigraphie.
Im Unterschied zu einigen vorangegangenen Studien (53,27,71), die Patientinnen
einschlossen, die bereits malignitatsverdachtige Vorbefunde zeigten — resultierend in
einer hohen Préavalenz fir maligne L&sionen — beschrdnkten wir uns auf den
Einschluss mammographisch unklarer Lasionen. Tiling et al. (69,70) verglich bereits
MRT und Szintigraphie bei mammographisch unklaren Lasionen. Im Unterschied zu
unserer Studie wurden jedoch vornehmlich tastbare Lasionen in mammographisch
dichter Brust und Patientinnen mit Ansammlungen von Mikrokalk untersucht. Er kam
zu dem Ergebnis, dass beide Methoden nur einen eingeschrankten Nutzen bei der
Differentialdiagnose von Mikrokalk, jedoch vergleichbare Genauigkeit in der
Differenzierung palpabler Lasionen in mammographisch dichter Brust lieferten. Bei
unserem Patientengut handelte es sich vorwiegend um nicht tastbare
mammographische Herdbefunde (Verhaltnis von tastbaren zu nicht tastbaren
Herden von 10/30).

8.1 Diskussion der Szintigraphieergebnisse

Aus unseren Daten ergibt sich fur die Szintigraphie eine hohe Spezifitdt bzgl. der
Differenzierung zwischen benignen und malignen Lasionen. Die Sensitivitat in der
Detektion von Brustkrebs war allerdings niedrig und lag trotz Kombination der
planaren Bildakquisition und SPECT bei nur 56%.

In unserer Studie war der Grof3teil der untersuchten Lasionen nicht tastbar. Deshalb
verglichen wir unsere Ergebnisse im Rahmen einer Metaanalyse mit den

vorangegangenen Studien (34,74,42,61,9,44,73,52), bei denen palpable und nicht
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palpable Lasionen unterschieden wurden (Tab. 8.1-1und 8.1-2). Die Studien, die
zwischen 1995 und 1998 vertffentlicht wurden, berichteten von einer mittleren
Sensitivitat von 89% bezlglich der Detektion von tastbaren malignen Mamma-
tumoren. Die Sensitivitat bei nicht tastbaren malignen Lasionen lag im Mittel jedoch
nur bei 58%. Die gemittelte Spezifitat lag bei 85% (tastbare Herde) bzw. 88% (nicht
tastbare Herde). Neuere Arbeiten von Tiling et al. 2002 (70) bestatigten eine
Sensitivitat von 92% bei palpablen und 65% bei nicht palpablen Tumoren. Die

Spezifitat lag in seiner Studie bei 81% bzw. 89%.

Tabelle 8.1-1: Tc-99m Sestamibi Szintigraphie bei palpablen Lasionen

Autoren Jahr n Sensitivitat Spezifitat
Kalkhali et al. 1995 113 93% (39/42) 87% (62/71)
Villanueva et al. 1995 46 92% (22/24) 91% (20/22)
Scopinaro et al. 1997 283 97% (219/225) |90% (52/58)
Chen et al. 1997 63 78% (25/32) 90% (28/31)
Mekhmandarov et al. 1998 85 95% (58/61) 75% (18/24)
Palmedo et al. 1998 195 72% (92/127) | 79% (54/68)
Gesamt 785 89% (455/511) |85% (234/274)

Tabelle 8.1-2: Tc-99m Sestamibi Szintigraphie bei nicht palpablen Lasionen

Autoren Jahr n Sensitivitat Spezifitat
Kalkhali et al. 1995 40 89% (8/9) 94% (29/31)
Villanueva et al. 1995 20 64% (7/11) 100% (9/9)
Maffioli et al. 1996 24 50% (7/14) 90% (9/10)
Scopinaro et al. 1997 166 62% (81/130) |92% (33/36)
Carril et al. 1997 41 86% (19/22) 58% (11/19)
Mekhmandarov et al 1998 55 54% (13/24) 94% (29/31)
Tolmos et al. 1998 70 56% (5/9) 87% (53/61)
Palmedo et al. 1998 58 21% (8/38) 85% (17/20)
Gesamt 474 58% (148/257) |88% (190/217)
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In unserer Studie fanden wir 14 maligne L&sionen korrespondierend zu den primar
abzuklarenden mammographisch unklaren Befunden. Ein weiteres invasives
Karzinom wurde durch die MRT als Zusatzbefund entdeckt. Insgesamt lag ein
histologisch gesichertes Tis-Stadium in 5 Féllen vor, Tla in einem Fall , T1lb in 3
Fallen, Tlc in 5 Fallen. Eine bereits metastasierte Erkrankung mit lokalem T2-
Stadium bestand in einem Fall. Die Sensitivitdt der kombinierten Szintigraphie (planar
und SPECT) lag bei 3/5 (60%) der Tis-Lasionen, bei 2/3 (66%) der T1lb-Tumoren
und 3/5 (60%) der Tlc-Tumoren. Ein Tla-Tumor und eine T2-Lasion waren falsch
negativ. In einer 3-Center-Studie berichtete Scopinario (61) Gber Sensitivitaten von
28% bei Tis-, 26% bei Tla-, 46% bei T1lb-, 95% bei T1c- und 97% bei T2-Tumoren.
Helbich (27) kam bei kombinierter Auswertung von planarer Szintigraphie und
SPECT auf Sensitivitdten von 50, 70 und 100% bei T1b-, T1c- bzw. T2-Tumoren.
Tiling (70) beschrieb 2002 eine Sensitivitat von 57% bei Tis-, 65% bei Tla/b-
Tumoren und 94% bei Karzinomen 3 Tlc.

Somit konnten wir Ubereinstimmend mit den vorangegangen und nachfolgenden
Studien eine niedrige Sensitivitat der Szintigraphie bei invasiven Karzinomen mit
einer Grof3e von kleiner 1 cm (T1a und T1b) zeigen. Wir konnten jedoch nicht die von
Scopinario und Tiling berichtete hohe Sensitivitat bei T1c-Lasionen nachvollziehen.
Wenn man die Limitation aufgrund einer nur geringen Anzahl von Féllen
beriicksichtigt, so lag die Sensitivitdt von T1lc-Tumoren in unserer Studie eher im

Bereich der von Helbich berichteten Resultate.

Als eine mdgliche Ursache fur falsch negative Befunde bei kleinen Lasionen wird die
Streustrahlung angefuhrt (55). Auch die Lage einer Lasion innerhalb der Brust hat
einen deutlichen Einfluss auf die Detektierbarkeit mit der Mammaszintigraphie.
Lasionen in der Tiefe der Brust konnen wegen Stérung bzw. Uberlagerung durch
intrathorakale Traceraktivitat maskiert und damit tibersehen werden. Scopinario (61)
hat diesen Zusammenhang naher untersucht und festgestellt, dass ein Grol3teil der
falsch negativen Befunde bei T1c- und T2-Tumoren auf eine Lage im tiefsten Drittel
der Brust zurickzufihren waren. In unserem Patientengut gab es einen grol3en
Anteil von Lasionen, die wegen ihrer Nahe zur Thoraxwand nicht primér bioptisch,
sondern mittels MRT und Szintigraphie abgeklart wurden. Zusatzlich beeinflussten

z.T. ausgepragte Narbenbildungen nach vorangegangener Operation den
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Zielbereich. Somit kann die ungulnstige Lage der Lasionen als eine der Ursachen fur

die limitierte Sensitivitat in unserer Studie angesehen werden.

Unter Zuhilfenahme der SPECT konnten wir nicht nur die in den planaren Aufnahmen
festgehaltenen Mehrspeicherungen nachvollziehen, sondern auch die fokale
Sestamibiaufnahme genau den einzelnen Brustabschnitten/Quadranten zuordnen.
Dennoch ergab sich durch diese Technik nur eine geringe Zunahme der Sensitivitat.
Dieses Resultat deckt sich mit anderen Studienergebnissen (59,72,16), die allenfalls
von einem geringen diagnostischen Zugewinn von SPECT gegenlber planarer
Bildgebung berichten. Im Detail berichtet Schillaci (59) Uber eine verbesserte
Sensitivitat von 86% bei Untersuchung in Bauchlage (wie auch von uns angewandt)
gegentuber 71% in Rickenlage und einen Anstieg der Sensitivitat auf 93% mit
SPECT als additivem Verfahren. Danielsson (16) fand sogar einen geringen Abfall
der Sensitivitat und Spezifitat bei isolierter Auswertung der SPECT gegeniber der
planaren Bildgebung. Tiling (72) verglich unterschiedliche Nachverarbeitungs-
methoden fir die SPECT und erlangte mit iterativen Algorithmen die beste
Genauigkeit. Trotz der Optimierung blieb in seiner Studie die isolierte Auswertung der
SPECT-Bildgebung mit einer Sensitivitat von 71% hinter der planaren Akquisitionen
mit 80% zurtick. Erst die kombinierte Auswertung fihrte zu einem Anstieg der
Sensitivitdt auf 85% und lieferte Zusatzinformationen bezlglich der genauen
Lokalisation fokaler Mehrspeicherungen und erhéhte die diagnostische Sicherheit.

Zusatzlich sind biologische Aspekte zu diskutieren. Buscombe et al. (8) berichtete,
dass der histologische Typ der Lasion einen Einfluss auf die Traceraufnahme haben
kann. Duktale Karzinome wiesen im Vergleich mit anderen histologischen Entitaten
ein signifikant hoheres Target- zu non-Target-Verhéltnis bezlglich der
Traceraufnahme auf. In unserem Patientengut fanden wir keine Korrelation zwischen
Histologietyp und pathologischer Traceraufnahme. In einem Fall eines grof3en
duktalen Karzinoms war die Szintigraphie falsch negativ. Dies konnte auf eine
niedrige Traceraufnahme im bereits nekrotischen Tumoranteil und einer vermehrten
Anreicherung — und damit Umverteilung — in ebenfalls bereits bestehenden

Fernmetastasen mit Pleura- und Knochenbefall begrtindet sein.

Unsere Studie schloss auch Patientinnen in der Nachsorge eines Mammakarzinoms
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nach brusterhaltender Therapie mit Bestrahlung ein. Cwikla (14) berichtete in seiner
Publikation Uber die Anwendung der Mammaszintigraphie bei Rezidivverdacht und
fand eine Sensitivitdt von 8/9 (89%). In unserem Kollektiv befanden sich 3
Patientinnen mit dem Rezidiv eines invasiven Karzinoms. Bei 2 der 3 invasiven
Rezidivkarzinome war die Mammaszintigraphie falsch negativ gegentber 4 von 6

richtig positiven priméren invasiven Karzinomen.

8.2 Diskussion der MRT-Ergebnisse

Mittels der dynamischen MRT-Bildgebung und konventioneller Auswertung der
Signalintensitatskurven konnten wir invasive Karzinome mit einer Sensitivitat von
78% detektieren. Vorangegangene Studien (7,31) bescheinigten dem Verfahren eine
hohe Sensitivitat in der Entdeckung von primarem Brustkrebs, aber auch bei
Rezidivtumoren in selektierten Patientengruppen. Als mdégliche Indikationen zur
Mamma-MRT galten zum Zeitpunkt des Beginns unserer Studie ausgepragte
Narbenbildung und damit eingeschrankte Untersuchbarkeit in der Basisdiagnostik,
Brustimplantate, und die mammographisch ,dichte* Brust. Einige unserer
Patientinnen hatten nach vorangegangener brusterhaltender OP oder offener
Probebiopsie zunehmende Verdichtungen im Bereich der Narbe. Andere
Patientinnen wurde wegen neu aufgetretener Verdichtungen, umschriebener
Lasionen oder Asymmetrien im Mammographiescreening eingeschlossen. Nur

wenige hatten tastbare Lasionen in einer dichten Brust.

Einige Patientinnen mit gruppiertem Mikrokalk wurden in unsere Studie einbezogen
und ausnahmslos operiert. Die meisten Verkalkungen dehnten sich hierbei tber ein
groReres Brustareal aus. In dieser Subgruppe wurden histologisch 5 DCIS bestatigt,
von denen 4 ein richtig positives MRT-Ergebnis aufwiesen. Die Szintigraphie war hier
in 3 Fallen Ubereinstimmend richtig positiv. Studien die sich bereits mit dem
Stellenwert der MRT bei mammographisch auffalligem Mikrokalk beschéaftigten,
brachten Sensitivitaten fir DCIS zwischen 67 und 97% und Spezifitdten von 51 bis
72 % hervor (22,64,51,75,69). Die grol3e Spannweite der Ergebnisse weist auf
Limitationen der MRT bei der Differenzierung benigner und maligner
Mikroverkalkungen hin. Unsere wenigen Falle mit Mikroverkalkungen zeigten eine

hohe Pravalenz fir ein duktales in situ Karzinom. Die meisten gruppierten
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Mikroverkalkungen hatten eine grof3e Ausdehnung (mittlerer Durchmesser 2,2 cm).
Bei Ubereinstimmend positiven Befunden in MRT und Szintigraphie war die
Wahrscheinlichkeit einer malignen Veranderung hoch. In diesen Féllen konnte das
Ausmal’ der chirurgischen Intervention praziser geplant werden. Andererseits war es
bei negativer MR-Bildgebung und Szintigraphie nicht moglich, ein DCIS
auszuschlieRen. Daher sind weiterhin bei gruppierten Mikroverkalkungen Biopsien

zur sicheren Abklarung der Dignitat erforderlich.

Des Weiteren unterliegen die Leitlinien zur Bildinterpretation der dynamischen
Mamma-MRT einer noch andauernden Diskussion. Analog zu den BI-RADS-Kriterien
der Mammographie sind derzeit auch Klassifikationskriterien zur MRT-Befundung in
Entwicklung (BI-RADS-MRI). In unserer Studie klassifizierten wir die L&sionen
zunéchst anhand ihrer Kontrastmitteldynamik (in Anlehnung an Kuhl et al. (36)). Eine
weitere  Auswertung bezog zuséatzlich zur  Kontrastmitteldynamik auch
morphologische Kriterien mit ein (in Anlehnung an Fischer (21)). Schliel3lich testeten
wir ein in unserem Institut entwickeltes Verfahren zur Subklassifikation von

Signalintensitatszeitreihen mittels Vektorquantisierung.

Kuhl et al. (36) berichteten Uber eine Pravalenz von Malignitat in 64% und 87% bei
Typ-ll-Lasionen (rascher Signalanstieg mit anschlieRendem Plateau) bzw. Typ-llI-
Lasionen (rascher Signalanstieg mit anschlieBRendem Wash-out-Ph&dnomen). Wir
fanden fur alle Typ-ll- und Typ-lll-L&sionen (inkl. Zusatzherde) insgesamt eine
Sensitivitat von 67%. Unter alleiniger Beriicksichtigung des primér zur Abklarung
fuhrenden mammographischen Befundes war der PPV 100%. Bezieht man wiederum
auch alle Zusatzherde in die Auswertung mit ein, so sank der PPV auf 71%. Die von
Kuhl et al. berichteten Typ-1-Lasionen mit kontinuierlichem oder asymptotischem
Signalanstieg zeigten in ihrer Studie eine hohe Pravalenz von 94% fur benigne
Lasionen. Auch wir konnten unter Zusammenfassung der MO- und M1- Lasionen als
wahrscheinlich benigne eine hohe Spezifitat von 100% fur primar zur Abklarung
fuhrende Lasionen erreichen. Unter Berlcksichtigung der Zusatzbefunde sank die
Spezifitat auf 89%. Die Genauigkeit der MRT war in unserer Studie mit dieser
Auswertung 90%, wenn nur der primar zur Abklarung fihrende Befund beurteilt
wurde. Um dieses Ergebnis zu erzielen, war eine prazise Zuordnung der klinischen,

sonographischen und mammographischen Vorbefunde zu den akquirierten MRT-

92



Bildern notwendig. Die Genauigkeit sank jedoch unter Einbeziehung von zusétzlich
KM-aufnehmenden Herdbefunden in der MRT auf 81% ab.

Um diese Limitationen der MRT einzugrenzen, wurde eine weitere Klassifizierung der
KM-aufnehmenden Herdbefunde durch zusétzliche Beurteilung morphologischer
Kriterien durchgefuhrt. Mit Hilfe des multifaktoriellen Protokolls nach Fischer (21)
wurden Form, Begrenzung, Anreicherungsmuster und Kontrastmitteldynamik
beurteilt. Dabei fanden wir einen hohen Uberlappungsbereich der Score-Werte fiir
maligne und benigne KM-aufnehmende L&sionen. Bericksichtigt man alle Herde,
ergab sich im Vergleich zur ausschlie3lichen Beurteilung der KM-Dynamik ein
deutlicher Anstieg der Sensitivitat auf 87%, wahrend die Spezifitat nur leicht auf 85%

abfiel. Die Genauigkeit der MRT mit diesem Auswerteverfahren stieg leicht auf 85%.

Um weitere Zusatzinformationen Uber die Kontrastmitteldynamik innerhalb der
Herdbefunde zu erhalten, wurde eine Auswertung der Signalintensitatszeitreihen
aller Volumenelemente eines Herdes mittels Vektorquantisierung durchgefihrt.
Hierbei erfolgte bei mehreren Herden eine Hoherstufung der KM-Dynamik von Typ 2
auf Typ 3 nach Kuhl. Da bezuglich der Dignitat sowohl Typ-2-, als auch Typ-3-
Lasionen als maligne bewertet wurden, stieg die Gesamtsensitivitat bei Auswertung
aller Herde (n=48) jedoch nur von 67% (mittels konventioneller Auswertung) auf 73%

(mittels Vektorquantisierung). Die Genauigkeit blieb mit 81% konstant.

Mit dem multifaktoriellen Protokoll nach Fischer wurde die Aussagekraft der MRT
mittels Vektorquantisierung ebenfalls berechnet. Hiermit wurde mit 93% die hdchste
Sensitivitat aller von uns getesten Auswerteverfahren erreicht. Die Spezifitat lag bei
76% und die Genauigkeit bei 81%.

8.3 Methodenkritik der Vektorquantisierung

In der vorliegenden Arbeit wurde eine neuartige Auswertetechnik fir die Beurteilung
der dynamischen MRT der Brust vorgestellt. Diese Auswertetechnik basierend auf
der  Vektorquantisierung (VQ) wurde mit konventionellen Auswertemethoden
verglichen. Die VQ fasst morphologisch &hnliche Pixel-Zeitreihen in prototypische

Cluster, sog. Codebuchvektoren, zusammen.
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Fur eine derartige Auswertung miussen Bewegungsartefakte soweit wie maoglich
vermieden werden. In unserer Studie gelang es durch geeignete Lagerung der

Patientinnen artefaktarme Datensatze zu akquirieren.

Des weiteren stellte sich die Frage, welche VQ-Methode angewendet werden sollte.
Prinzipiell stehen hierarchische Methoden wie der Minimal Free Energy VQ-
Algorithmus und nicht hierarchische Methoden wie Self-Organizing-Maps (SOMs)
oder Fuzzy-Clustering zur Verfigung. Dabei unterscheidet sich die Minimal Free
Energy VQ von den anderen Methoden durch die Moglichkeit der Datenexploration in
verschiedenen Auflosungsstufen, was mitunter vorteilhaft sein kann (77). Ein weiterer
Vorteil im Vergleich zu anderen Verfahren besteht in der hoheren Qualitat der
Vektorquantisierungsergebnisse beziglich quantitativer Kostenfunktionen, vgl.
detaillierte Analyse bei Wismiller et al. 2002 (77), sowie Untersuchungen des
Konvergenzverhaltens (24). Schlie3lich bietet die Minimal Free Energy VQ den
Vorteil einer hohen Reproduzierbarkeit, d.h. im Vergleich zu anderen Verfahren ist
die Abhangigkeit der Ergebnisse von gewahlten Anfangsbedingungen fur den VQ-
Prozel3 geringer. Daher kam in der vorliegenden Arbeit der Minimal Free Energy VQ

zur Anwendung.

Des weiteren stellte sich die Frage, ob die Datenanalyse ausschlief3lich mittels
Vektorquantisierung durchgefiihrt werden sollte.

Dabei wird die theoretische Frage, wie die Anzahl der Codebuchvektoren
grundsatzlich festgelegt werden sollte, kontrovers diskutiert. Wird die Anzahl zu klein
gewahlt, so kénnen interessierende Phdnomene, die nur eine kleine Untergruppe
von Pixeln betreffen, nicht mit hinreichender Cluster-Aufldsung dargestellt werden.
Wenn die Anzahl zu grof3 gewahlt wird, besteht die Gefahr, dal’ durch eine zu starke
Subklassifizierung Zusammenhange unerkannt bleiben (19,20,77). Letztendlich lasst
diese Frage sich nicht allgemeingtiltig beantworten, da eine verninftige Definition der
Clusteranzahl die Kenntnis der Datenstruktur und die spezifischen Ziele der
Datenanalyse bericksichtigen muf3. Hierbei handelt es sich um ein fundamentales,
ungelostes Problem uniiberwachten Lernens, die sogenannte ,Clustervaliditat® (45).
Im Hinblick auf eine detaillierte Analyse des Clustervaliditatsproblems verweisen wir
auf Lange 2003 (38) und Méller 2002 (46).
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In einem Pilotversuch wendeten wir die VQ auf die Gesamtzahl der Zeitreihen an.
Hierbei verwendeten wir bis zu 100 Codebuchvektoren, auf die die Menge aller Pixel
abgebildet wurde. Es zeigte sich aber, dass diejenigen Zeitreihen, die den
Herdbefund représentierten, nur in 1 bis 2 Codebuchvektoren zusammengefasst
wurden. Fur unsere Fragestellung, die auf eine Subklassifizierung des KM-
aufnehmenden Herdbefundes abzielte, erschien diese Methode nicht rationell. Eine
Steigerung der Gesamtzahl der Codebuchvektoren hatte eine wesentliche Erh6hung
der Rechenzeit zur Folge gehabt. Zudem wéare die Interpretation der Datenmenge fur
den klinischen Anwender kaum praktikabel gewesen. Deswegen entschieden wir uns
fur eine Vorselektion der auszuwertenden Pixel mittels einer Schwellwertbildung.

In einem halbautomatischen Segmentierungsverfahren wurden nur diejenigen Pixel
extrahiert, deren initialer Signalanstieg tUber einem Schwellenwert von 50% lag.
Dieses Verfahren bietet im Gegensatz zur interaktiven Einzeichnung einer Region of
Interest um den Herdbefund ein weitgehend observerunabhangiges Verfahren.

Im Mittel ergaben sich bei dem von uns gewdahlten Schwellwert pro Datensatz ca.
264 uberschwellige Pixel, die anschlieRend der Clusteranalyse zugefuhrt wurden.
Hierbei erwiesen sich 4 Codebuchvektoren empirisch als geeignete Anzahl zur

Subklassifizierung.

Ein wesentliches Problem bestand darin, zu entscheiden, ob die rohen
Signalintensitatszeitreihen fur die Clusteranalyse verwendet werden sollten oder ob
geeignet zu wahlende Vorverarbeitungsschritte durchgefihrt werden sollten. Da
jedoch die absoluten Signalintensitatsanderungen fir die Beurteilung der KM-
Dynamik von Bedeutung sind, wurde auf eine Mittelwertbefreiung und Normierung
der Signalintensitatskurven verzichtet.

8.4 Schlussfolgerungen und Ausblick

Aufgrund der Ergebnisse der vorgelegten Studie ziehen wie den Schluss, dass die
dynamische kontrastmittelverstarkte MRT der Brust eine hohere Sensitivitat bei der
Detektion kleiner Mammakarzinome im Vergleich zu Szintigraphie aufweist. Eine
prazise Zuordnung der Auffalligkeiten in der MRT zu den Kklinischen,
sonographischen und vor allem mammographischen Vorbefunden ist notig, um falsch

positive Befunde zu vermeiden. Die Analyse der KM-Anreicherung im zeitlichen
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Verlauf hilft bei der Differenzierung von benignen und malignen KM-aufnehmenden
Herden. Obwohl die hohe Spezifitat der Mammaszintigraphie auch von uns belegt
werden konnte, zeigte sich, dass die Sensitivitat v.a. bei kleineren Karzinomen in
unserem selektierten Patientengut zu niedrig war. Als Schlussfolgerung unserer
Studienergebnisse und in Zusammenschau mit der derzeitigen Literatur zu diesem
Thema bevorzugen wir MRT-Bildgebung zur Einschatzung der Dignitat
mammographisch unklarer Lasionen in ausgewahlten Problemfallen.

Um die Aussagekraft der dynamischen MRT weiter zu verbessern, wurden
verschiedene Auswerteverfahren getestet. Hierbei wurde unter Einbeziehung
morphologischer und dynamischer Kriterien die hochste Aussagekraft erreicht. Ein
computergestutztes Auswerteverfahren, basierend auf einer halbautomatischen
Herdsegmentierung und einer Zeitreihenanalyse mittels Vektorquantisierung, stellte
eine weitgehend auswerterunabhéngige Methode mit vergleichbarer Aussagekraft
zur Dignitatsbeurteilung dar. Dabei war die Tendenz erkennbar, dass maligne
Lasionen mit hoherer Sicherheit identifiziert werden konnten. Ein derartiges
Auswerteverfahren ware als Grundlage fir eine computerunterstitzte Diagnostik
(CAD) vorstellbar. Fur eine genauere Evaluation dieser Methode ist jedoch die
Anwendung an einem grof3eren Patientenkollektiv erforderlich.

Ein weiterer Informationszugewinn ware durch die Erh6éhung der rdumlichen
Auflosung zur Beurteilung der Herdmorphologie und zeitlichen Auflésung zur
Beurteilung der frihen Phase der Kontrastmitteldynamik zu erwarten. Hierfir kdnnten

neuere Akquisitionstechniken, z.B. mittels paralleler Bildgebung, hilfreich sein.
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