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Zusammenfassung

Einleitung: Als Grundlage der Bestrahlungsplanung des nicht-kleinzelligen Bronchialkarzi-
noms (NSCLC) dienen als Goldstandard fusionierte Bilder aus CT und FDG-PET. Die
Diffusionsbildgebung der MRT (DWI, diffusion weighted imaging) lokalisiert Tumorgewebe
anhand von Verdnderungen der Diffusion von Wasser und bietet sich als Alternative zum
FDG-PET fiir die Bestrahlungsplanung an. Vorteile des DWI wéren im Vergleich zum
FDG-PET der Wegfall der Strahlenbelastung, die weit bessere Verfigbarkeit der MRT
gegeniiber der FDG-PET, die kiirzere Untersuchungsdauer und geringere Kosten.

Fragestellung: In dieser Studie wurden fiir die Strahlentherapie des NSCLC die GTV
(gross tumor volume) auf Grundlage des DWI mit GTV auf Grundlage des FDG-PET/CT
verglichen. Hierfiir wurden fiir das NSCLC vergleichende volumetrische und rdumliche
Analysen zwischen DWI und FDG-PET/CT durchgefiihrt.

Material und Methoden: 15 Patienten mit NSCLC waren fiir die prospektive Studie
gewonnen worden, die eine definitive Radio(chemo)therapie erhalten sollten. Sie erhielten
sowohl atemgetriggerte MRT-Sequenzen aus auch ein FDG-PET/CT. Die Priméirtumoren
wurden auf Basis des FDG-PET (stGTV) und der DWI-Bilder (dwGTYV') konturiert. Die
stGTV waren auf Grundlage des CT erstellt worden und, wo notwendig, visuell an die
FDG-PET-Bilder angepasst worden (z. B. in Atelektasen). Das dwG TV wurde rein visuell
erstellt und anhand der T2-Sequenzen auf anatomische Plausibilitdt hin iberpriift. Neben
einem statistischen Vergleich wurde die riumliche Ubereinstimmung anhand der , Hausdorff
Distanz“ und dem ,Dice-Koeffizient“ analysiert.

Ergebnisse: 15 Patienten (einer davon mit zwei Primértumoren) wurden untersucht.
Bei den 16 Tumoren in UICC-Stadien I (n=4), II (n=3), IIIA (n=2) and IIIB (n=7)
waren die dwGTV signifikant grofer als die stGTV (76.6 + 84.5ml gegeniiber 66.6 +
75.2ml, p < 0.01). Die Korrelation des stGTV mit dem dwGTV war hochsignifikant
(r =0.995,p < 0.001). Es gab jedoch einige betrichtliche Unterschiede bei den mit den
beiden Methoden ermittelten Volumina (Median 27.5%, Spannweite 0.4 — 52.1%). Es konnte
dennoch eine akzeptable Ubereinstimmung zwischen stGTV und dwGTV gefunden werden
(durchschnittliche Hausdorff Distanz: 2.25 + 0.7 mm; durchschnittlicher Dice-Koeffizient

0.68 £ 0.09).
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Diskussion: Die Studie kam zu dem Ergebnis einer akzeptablen Ubereinstimmung zwi-
schen stGTV und dwGTV. Das DWI hat beim NSCLC eine hohe diagnostische Genauigkeit
und kann die Bestrahlungsplanung bei NSCLC verbessern. Die Tumorvolumina kénnen
in Einzelfdllen betrichtlich voneinander abweichen. DWI-basierte Volumina sind signifi-
kant, aber dennoch méfig grofler als ihr PET-CT-basiertes Pendant. Weitere prospektive
Studien sollten die Sicherheit und Effizienz einer DWI-basierten Strahlentherapie weiter

untersuchen.
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Abstract

Introduction: Radiotherapy planning for non small-cell lung cancer (NSCLC) should
currently be based on FDG-PET and CT images. diffusion-weighted magnetic resonance
imaging (DWI) can detect tumor tissue based upon alterations of water diffusion and
could be a viable alternative to FDG-PET in planning of radiotherapy. In comparison with
FDG-PET, advantages would be the absence of radiation exposure, better availability of
MRT, shorter examination times and lower costs.

Objectives: The study was designed to evaluate DWI vs. PET-CT of the thorax in the
determination of gross tumor volume (GTV) in radiotherapy planning of non-small-cell
lung cancer (NSCLC). A comparative volumetric and spatial analysis was performed for
DWI vs. PET/CT in NSCLC.

Materials and Methods: Eligible patients with NSCLC who were supposed to receive
definitive radio(chemo)therapy were prospectively recruited. They received both MRT
sequences and FDG-PET images. Primary tumors were delineated on FDG-PET/CT
(stGTV) and DWI images (dwGTV'). The definition of stGTV was based on the CT and
visually adapted to the FDG-PET component if indicated (e.g. in atelectases). For DWI,
dwGTYV was visually determined and adjusted for anatomical plausibility on T2 sequences.
Beside a statistical comparison of stGTV and dwGTYV, spatial agreement was determined
with the “Hausdorff-Distance” and the “Dice Similarity Coefficient”.

Results: Fifteen patients (one patient with two synchronous NSCLC) were evaluated.
For 16 primary tumors with UICC stages I (n=4), IT (n=3), IIIA (n=2) and ITIB (n=7)
mean values for dwGTV were significantly larger than those of stGTV (76.6 + 84.5ml
vs. 66.6 + 75.2ml, p < 0.01). The correlation of stGTV and dwGTV was highly sDice-
Koeffizientignificant (r = 0.995,p < 0.001). Yet, some considerable volume deviations
between these two methods were observed (median 27.5%, range 0.4 — 52.1%). An acceptable
agreement between dwGTV and stGTV regarding the spatial extent of primary tumors
was found (average Hausdorfl-Distance: 2.25 4+ 0.7 mm; average Dice Similarity Coefficient
0.68 +0.09).

Conclusion: The overall level of agreement between PET-CT and MRI based GTV

definition is acceptable. Tumor volumes may differ considerably in single cases. DWI-
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derived GT'Vs are significantly, yet modestly, larger than their PET-CT based counterparts.
Prospective studies to assess the safety and efficacy of DWI-based radiotherapy planning

in NSCLC are warranted.
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Teil 1.
Einleitung

In der Planung der Strahlentherapie des nicht-kleinzelligen Bronchialkarzinoms (Non-
Small Cell Lung Cancer, NSCLC) ist die Computertomographie (CT) die Grundlage fiir
Zielvolumenkonturierung und Berechnung der Dosisverteilung. Die ®Fluorodesoxyglucose-
markierte Positronenemissionentomographie (**FDG-PET) hat dariiber hinaus einen hohen
Stellenwert fiir die Definition der Zielvolumina. Mit der diffusionsgewichteten Kernspinto-
mographie als funktionale Bildgebung steht aktuell eine weitere radiologische Methode zur
Verfiigung, die in der Primértumor- und Lymphknotendiagnostik des NSCLC eine deutlich
iiber die Computertomographie hinausgehende Genauigkeit aufweist.

Diese Arbeit geht der Frage nach, ob mit der Kombination aus CT und Diffusionsbildge-
bung der MRT (DWI) eine prézise Therapieplanung moglich ist, die der Kombination aus
CT und FDG-PET ebenbiirtig ist.

Grundlagen und Entwicklung der Magnetresonanztomographie

Die Medizin ist heute ohne bildgebende Verfahren fiir Diagnostik und Therapieplanung
nicht mehr denkbar. Seit der Entdeckung der Rontgenstrahlen durch Wilhelm Conrad
Rontgen 1895 hat sich die Technik der Bildgebung dabei extrem weiterentwickelt und bein-
haltet neben der Rontgenstrahlung so unterschiedliche Methoden wie Ultraschall und die
Magnetresonanztomographie. Eine der neuesten Weiterentwicklungen in der medizinischen
Bildgebung ist die Diffusionsbildgebung in der Magnetresonanztomographie (MRT).

Die mathematischen Grundlagen der MRT stammt aus der Zeit um 1800, als der franzo-
sische Mathematiker Jean Baptiste Fourier (1768-1830) die Regeln der nach ihm benannte
Fourier-Transformation beschrieben hatte. Mit ihrer Hilfe konnen kontinuierliche Signale
zerlegt und analysiert werden. In der MRT sind dies die von den Spin-Echos der H-Atome
generierten elektromagnetischen Signale; die Fourier-Transformation errechnet aus ihnen

die Grauwerte des Bilddatensatzes.
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i

(a) Erwin Hahn (b) Edward Purcell (c) Felix Bloch

Abbildung 1 Die 3 ,Viter® der MRT. Quellen: (a) https://www.aip.org, (b)
http://www.nndb.com, (c) https://www.nobelprize.org

Die Technik der MRT basiert auf einem kernphysikalischen Phénomen: Die Protonen
des Atomkerns besitzen einen quantenphysikalischen ,Spin“, den man sich als eine Art
Rotation vorstellen kann. Die Richtung der Rotationsachse ist zuféllig ausgerichtet.

Im einem externen Magnetfeld nehmen die Protonen des Atomkerns Energie auf und
dndern dadurch auch die Richtung ihres , Spins“. Beim Wegfall des Magnetfeldes fallt der
Spin wieder zuriick in seinen urspriinglichen Zustand und gibt dabei diese Energie wieder
ab. Diese Energie sowie die Zeit, die die Protonen dafiir bendtigen, konnen gemessen werden
und dienen als Grundlage fir die Bilder, die in der MRT daraus errechnet werden.

Die Ubereinstimmung der Frequenz der Impulse des eingestrahlten Magnetfeldes mit
der Eigenfrequenz der Atomkerne, der sogenannten Larmorfrequenz, ist eine unabdingbare
Voraussetzung fiir diese Methode.

Auf diesem ,Magnetresonanz“ genannten Phdnomen beruht die Kernspintomographie,
die damit als einziges radiologisches Schnittbildverfahren nicht auf ionisierender Strahlung,
sondern auf Magnetismus beruht.

Die Zeitspanne, die die Atomkerne bendtigen, um die aufgenommene Energie wieder
abzugeben, wird Relaxationszeit genannt. Diese Relazationszeit ist fiir jede Gewebeart
spezifisch. Daher kénnen mit Hilfe der Magnetresonanz Gewebe spezifisch, hochauflésend
und kontrastreich dargestellt werden. Edward Purcell [1] und Felix Bloch [2] haben dieses
Prinzip unabhéngig voneinander entdeckt und erhielten dafiir 1952 den Nobelpreis fiir Phy-
sik. Grundlage hierfiir war die Entdeckung des Spin-Echos durch Erwin Hahn 1950 [3]. Ein
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Spin-Echo entsteht aus den leichten Abweichungen der Reaktionen der Spin-Ausrichtung der
einzelnen Atome im externen homogenen Magnetfeld, die aus der individuellen Ausrichtung
der urspriinglichen Spins der Atome resultieren.

Die nach dem serbischen Wissenschaftler Nicolai Tesla (1856-1943) benannte magnetische
Feldstérke in der MRT wurde dabei mit jeder Gerédtegeneration immer gréfler. Lag sie zu
Anfang in den 1980er Jahren noch zwischen 0,2 und 0,5 Tesla gibt es heute MRT mit 7
Tesla, vereinzelt sogar mit bis zu 9,4 Tesla. Je grofler die Feldstéirke eines MRT, desto
praziser kann die Abbildung sein: Durch das stiarkere Magnetfeld verbessert sich das Signal-
zu-Rausch-Verhéltnis (Signal-to-noise ratio, SNR), der Anwender erhélt dadurch mehr
Detailinformationen und mehr Kontrast. So werden auch bisher nur schwer zu realisierende
Applikationen in der MR-Bildgebung méglich. Nicht zuletzt wird so auch die Qualitit der
DWI-Bildgebung besser.

Zunéchst diente die neue Technik der Grundlagenforschung in Chemie und Physik, bevor
sie in den 1980er Jahren Einzug in die Medizin hielt.

Nachdem 1971 Raymon Damadian bei Ratten nachgewiesen hatte, dass sich die Relaxa-
tionszeit von Tumorgewebe von gesundem Gewebe unterscheidet [4], wurde ab 1973 die
Technik durch Paul Lauterbur und Sir Peter Mansfield fiir die Medizin weiterentwickel.
Seither wurden sowohl Aufnahmetechnik als auch die Bildqualitéit standig weiterentwickelt,
verfeinert und verbessert. 1977 gelangen sowohl Damadian als auch Mansfield erste MRT-
Bilder des menschlichen Korpers: Damadian am 3. Juli 1977 ein Thoraxquerschnitt seines
Mitarbeiters Dr. Lawrence Minkoff, dessen Bildakquise fast 5 Stunden dauerte (Abb. 2
und 3), Mansfield der Querschnitt eines Fingers, dessen Akquise bei 0,35 Tesla 23 Minute
dauerte. Trotz der langen Aufnahmezeit war die Ortsauflésung bei Weitem nicht gut genug
fiir die medizinische Diagnostik. Ab 1978 beschleunigte eine neue, von Mansfield entwi-
ckelte Technik die Geschwindigkeit der Bildakquise deutlich, indem statt Punkt fiir Punkt
ganze Bildzeilen ausgelesen wurden, wofiir Mansfield den Nobelpreis erhielt (Nobelpreis
fir Medizin 2003) [5, 6].

1981 konnte erstmals auch beim Menschen gezeigt werden, dass sich Tumorgewebe von

gesundem Gewebe unterscheidet [7]. Im selben Jahr wurde erstmals die Demyelinisierung
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Abbildung 2 Damadian und Minkoff in ihrem experimen-
tellen MRT. Quelle: www.inc.com

bei Multipler Sklerose im Bild dargestellt (Abb. 4) [8]. Dabei zeigte sich der wesentliche
Unterschied der MRT gegeniiber dem CT: Der deutlich héhere Weichteilkontrast.

Durch stédndige Weiterentwicklung der Technik wurde das MRT schliellich so schnell,
dass innerhalb von Minuten eine grofie Anzahl hochauflésender Schnittbilder aufgenommen
werden konnten.

Aufgrund des Fehlens ionisierender Strahlung ist die Kernspintomographie nach heutigem
Erkenntnisstand fiir den Menschen vollkommen unschédlich. Daher findet das MRT als
bildgebendes Verfahren heute breite Anwendung und steht fast ubiquitar in Kliniken und

in zahlreichen Forschungszentren zur Verfiigung.
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4:45AM  July 3, 1977

Abbildung 3 Thoraxquerschnitt von Minkoff vom 3. Juli 1977. Quelle: www.nsf.gov

Abbildung 4 Multiple Sklerose im Diffusionsbild (1981): Bildteil A: CT. Bildteil B: MRT,
Herde mit Pfeilen markiert. Quelle: Young, 1981 [8]

Signalentstehung

Grundlegende Parameter fiir die Entstehung von Bildern in der Magnetresonanztomogra-
phie sind die charakteristischen Unterschiede der Relaxationszeiten und die unterschiedliche
Protonendichte in den verschiedenen Geweben.

In der Kernspintomographie wird das magnetische Moment des Wasserstoffs ausgenutzt.
Zum Einen ist Wasserstoff das héufigste Element im menschlichen Kérper. Zum Anderen
sind die in Wasser enthaltenen Wasserstoffprotonen aber auch besonders empfindlich fiir

Magnetresonanz — und jeder ml Korperfliissigkeit enthélt ca. 3 x 1022 Wasserstoffprotonen.

Das DWI in der Bestrahlungsplanung des NSCLC
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Die Wasserstoffprotonen in anderen Verbindungen reagieren anders auf Anderungen des
Magnetfeldes, wodurch die differenzierte Darstellung unterschiedlicher Gewebe moglich
wird.

In fast allen Biomolekiilen sind mehrere Wasserstoffatome an verschiedenen Positio-
nen gebunden. Diese unterschiedliche chemische Umgebung bedeutet damit meist auch
unterschiedliche magnetische Umgebungen, die die Stiarke des Magnetfelds beeinflussen.
Am H-Proton eines Fettmolekiils wirkt ein schwécheres Magnetfeld als an einem Proton
des Wassers. In der Folge reagieren H-Protonen aus Fett langsamer als die in Wasser,
da die Resonanzfrequenz des Fettprotons etwas unterhalb der des Wasserprotons liegt.
Durch dieses Phidnomen koénnen Fett, Wasser und andere Gewebe in besonderen Sequenzen
bildlich dargestellt werden (Fettsequenz, Wassersequenz usw.). Diese Veranderung der
Resonanzfrequenzen wird chemische Verschiebung (chemical shift) genannt und zeigt sich
an den Unterschieden der elektromagnetischen Resonanz der Protonen eines Gewebes [9)].
AL
oo o

ﬁﬁﬁ

NUCLEAR [NDUCTION
APPARATUS & DISPLAY V4

77

LN}

-1+ ]
o
-]
o
a
-]

]

b

g

Qo0
oo

®
X

oo
a0
L1
oa

>
®
°®
000

=

Abbildung 5 Skizze zur Signalentstehung aus der Patentschrift von
Damadian 1974, Patent-Nr. US 3789832A. Quelle: com-
mons.wikimedia.org [4]

Die Intensitéit des gemessenen Signals ist aber nicht nur von der Dichte der Atomkerne
abhéngig, sondern auch von deren chemischer Umgebung. Durch die Wahl eines geeigneten
Aufnahmeverfahrens lassen sich die Bildkontraste iiber einen weiten Bereich verdndern und

damit die jeweils zu untersuchenden Gewebearten kontrastreich darstellen.
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Die wichtigsten Sequenzen, die die MRT liefern kann, ergeben Bilddatensétze, die sich
aus der Langsrelaxation und der Querrelaxation der Atomkerne des Wasserstoffs ergeben:
Die T1- und T2-Sequenzen. Die Begriffe ,ldngs“ und ,,quer® beziehen sich dabei auf die
Richtung im 3-dimensionalen Raum, in die die Spins der Atomkerne ausgelenkt wurden, in
Bezug auf die Richtung des von Spule des MRT erzeugten Magnetfeldes. Typischerweise sind
im T1-gewichteten Bildern Fliissigkeiten ,hypointens® (dunkel), wéihrend sie in T2-Bilder

whyperintens® (hell) erscheinen.

Diffusionsbildgebung

Neben chemischen Eigenschaften kénnen auch physikalische Parameter mit der MRT
abgebildet werden. Einer dieser physikalischen Parameter ist die Diffusion von Wasser.
Dies war schon seit 1950 bekannt, als Hahn et al. beschrieben hatten, dass die Brown’sche
Molekularbewegung Einflu} auf die lokale Signalintensitét hat [3].

Diffusion ist die Wanderung von Molekiilen aus Bereichen mit héherer Konzentration in
Bereiche mit niedrigerer Konzentration. Alle Molekiile besitzen thermische Energie. Durch
sie fithren sie die Brown’sche Molekularbewegung aus und treten dadurch in Wechselwirkung
mit benachbarten Molekiilen. Die Diffusion ist die dadurch entstehende Zufallsbewegung
und fiihrt zur Verteilung der Molekiilen im Raum (,,random walk*). Die Bewegungsrichtung
verlduft dabei nicht nur in eine Richtung, sondern in alle Richtung des Raums.

Heute wird in der MRT die Diffusion nach einer Methode gemessen, die erstmal Stejs-
kal, Tanner et al. 1965 vorgestellt hatten: Aus den gemessenen Diffusionskoeffizienten in
biologischem Gewebe zogen sie Riickschliisse auf die GroBle der gemessenen Zellen [10].

In der Theorie kann die Verteilungsdichte der Teilchen am Ende des ,random walk® der
freien Diffusion P(x,t) durch eine GauBverteilung beschrieben werden. P(z,t) gibt dabei
an, wie wahrscheinlich es ist, dass sich ein Teilchen in der Zeit ¢ um die Diffusionsdistanz
x bewegt hat. Kleine Diffusionsdistanzen sind hierbei sehr viel wahrscheinlicher als grofle.
Bei groerer Zeit ¢ wird die GauBglocke, die die Verteilungsdichte P(x,t) beschreibt, immer

breiter und flacher, was bedeutet, dass die Teilchen sich im Schnitt weiter fortbewegen.
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Im biologischen Geweben allerdings ist die Diffusion der Wassermolekiile nicht frei, son-
dern wird durch die Zellwdnde eingeschrankt. Dadurch kénnen sie sich im Mittel weniger
weit bewegen, die Verteilung der der Molekiile weicht von der Gauflkurve ab und wird
zu einer beliebig komplizierten Funktion [11], die sich aus einer Vielzahl von Parametern
wie Zellgeometrie, Permeabilitdt der Zellwéinde, Zelldichte im Gewebe, Verlaufsrichtung
von Fasern, molekularer Aufbau des Gewebes u. a. zusammensetzt. Die exakte mathema-
tische Berechnung des Diffusionsprozesses in der MRT ist aulerordentlich schwierig und

Gegenstand aktueller Forschung.

Freie Diffusion Eingeschridnkte Diffusion
Geringere Viskositat Hbéhere Viskositat
P(x) P(x) P(x)
X ' x' I x'

Abbildung 6 Verteilungsdichte bei Diffusion bei normaler und eingeschréankter Diffusion
(z. B. Tumor). Quelle: Laun et al., 2011 [11]

Apparent Diffusion Coefficient - ADC

Die Konzentrationen geloster Stoffe innerhalb von Geweben (z. B. Elektrolyte, Hormone,
Glukose. . .) sind heterogen, aber immer spezifisch fiir die Gewebeart. Da die durchschnitt-
liche Diffusion hiervon abhéngt, ergibt sich fiir jedes Gewebe ein spezifischer Diffusi-
onskoeffizient. Er ist ein Maf} fiir die Beweglichkeit der Molekiile innerhalb bestimmter
Gewebearten.

Der Diffusionskoeffizient eines dreidimensionalen Bildelements (= Voxzel) besteht selbst
aus intra- und extrazelluldren Spins mit jeweils unterschiedlichen Diffusionskoeffizienten.
Daher werden alle diese Spins gemittelt und dann als Apparent Diffusion Coefficient ADC
bezeichnet.

Zur Berechnung des ADC-Wertes wird fiir jeden Bildwert der Abfall der Signalintensitat
der diffusionsgewichteten Aufnahme Sy (b-Wert = 0, s. u.) zur diffusionsgewichteten

Aufnahme S; berechnet und durch den berechneten b-Wert (s. u.) dividiert [10].

Das DWI in der Bestrahlungsplanung des NSCLC
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Die Formel dazu lautet:
ADC = $(InS; — InSp)

Im MRT 48t sich aus den gemessenen ADC-Werten ein Bild berechnen, das ADC-
Map genannt wird. Diese Bilder dhneln anatomischen Bildern, da jedes seiner Pixel die
Koordinaten des entsprechenden MRT-Voxels repréisentieren. Sie enthalten aber keine
Anteile aus T2 oder T1 und somit keine anatomischen Informationen, sondern stellen
alleine den Diffusionskoeffizienten als funktionale Information dar.

Ein dunkler Pixel steht hier fiir geringe Diffusion und somit einen niedrigen ADC, ein
heller fiir hohe Diffusion und hohen ADC. Mit der Schattierung der einzelnen Pixel wird

also die spezifische Diffusionskapazitéit eines Gewebes beschrieben.

Diffusion Weighted Imaging — DWI

Das Diffusionsbild (DWI) entsteht aus dem Kontrast, der sich im jeweiligen Voxel aus der
Differenz der zwischen zwei kurz hintereinander geschalteten Impulsen ab- und zugewan-
derten Molekiilen ergibt. Dieser Diffusionskontrast wird tiblicherweise auf T2-Bildern zur
Darstellung gebracht. Normale DWI-Bilder stellen also immer auch anatomische Informa-
tionen dar, da sie auch T2-Anteile enthalten.

Selbst bei starker Diffusion ist diese Differenz aber kaum messbar und muf3 daher
verstiarkt werden, um in Bilddatensatzen fiir Diagnostik und Therapie aussagekriftig
und eindeutig dargestellt werden zu kénnen. Diese Diffusionswichtung wird mit dem b-
Wert gemessen und in s/mm? angegeben. Er driickt dabei aus, wie stark der Signalabfall
zwischen den hintereinander geschalteten Impulsen verstirkt wurde. Die Parameter, die
hierbei verstarkt werden, sind dabei Stiarke (Amplitude), Dauer und zeitlicher Abstand
der beiden Einzelpulse.

Der b-Wert berechnet sich aus dem gyromagnetischen Verhéltnis des Wasserstoff-Protons
(42,58 MHz/T), der Gradientendauer, der Gradientenamplitude, der Lénge des diffusions-
gewichteten Gradienten sowie der Zeitdifferenz zwischen zwei Gradienten mit folgernder

Formel:

b=~2G?*(A -
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Bei einem b-Wert von 0 s/mm? erfolgte keine Diffusionswichtung, je hoher der b-Wert,
desto mehr wurde der Diffusionskontrast verstiarkt. Je nach zu untersuchendem Gewebe
liegt der b-Wert zwischen 0 und 1500 mm?. In der Praxis werden typischerweise Bilder
mit b-Werten von 500 s/mm? und 1000 s/mm? erstellt.

Starke Diffusion fiithrt in DWI-Bildern zu einem schwécheren Signal, solche Stellen werden
dunkel dargestellt. Umgekehrt ergibt geringe Diffusion ein stérkeres Signal, solche Areale

werden somit hell dargestellt. Dies verhélt sich genau umgekehrt wie in der ADC-Map (s.

Tabelle 1).
Signal stark | schwach
Diffusion stark | schwach
Gewebedichte gering hoch

Darstellung im DWI || dunkel hell
Darstellung in ADC hell dunkel

Tabelle 1 DARSTELLUNG DER DIFFUSION IN DWI uUND ADC-MAP

Auswertung von Diffusionsbildern

FEine lange T2-Konstante eines Gewebes kann zur einer Signalerh6hung fithren, die im
Bild wie eine Lésion oder wie gesundes Gewebe erscheinen kann ( T2-shine-through Effekt).
Dadurch wird die Aussagekraft von DWI-Bildern gemindert. Auflerdem kénnen zur Aus-
wertung von Diffusionsbildern die DWI-Bilder alleine nicht herangezogen werden, da sie ja
auch Teile der T2-Bilder enthalten.

ADC-Maps hingegen sind — wie zuvor erwéahnt — rein funktionale Bilder, die {iberhaupt
keine anatomischen Signalanteile enthalten. Fehlinterpretationen aufgrund des T2-shine-
throughs sind somit ausgeschlossen (s. Abschnitt Apparent Diffusion Coefficient auf Seite
16), aber wegen des Fehlens anatomischer Anhaltspunkte sind auch sie alleine zur Befundung
nicht ausreichend.

Um diese Ambivalenz zu beseitigen, werden zur Auswertung, Befundung und Therapie-
planung stets beide Bilder, DWI und ADC-Map, benétigt. Zur zuverldssigen Abgrenzung
anatomischer Strukturen in der Umgebung wird auflerdem das T2-Bild als Referenz beno-

tigt.
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Diffusion in Tumoren

Wie bereits weiter oben angesprochen wurde 1971 von Damadian entdeckt, dass sowohl
T1- als auch T2-Sequenzen der MRT zwischen physiologischem und malignem Gewebe
unterscheiden kénnen. Dies wurde von ihm als Indikator dafiir gedeutet, dass in malignen
Tumoren die Beweglichkeit (also die Diffusion) von Wassermolekiilen im Tumorgewebe
erhoht sei [4].

Da DWI-Sequenz per se Diffusion darstellen, wurde diese Sequenz hinsichtlich ihres
Wertes fiir die Tumordiagnostik ndher untersucht.

Damadians Annahme, dass die Diffusion im Tumorgewebe erleichtert sei, erwies sich
als falsch: 1971 war die Ortsauflésung der DWI-Bilder noch so schlecht, dass es nur so
erschien, als ob in Tumorgewebe die Diffusion erleichtert sei. Tatséchlich ist sie aber nur
in nekrotischen Anteilen eines Tumors erleichtert, da hier die Diffusionsbarrieren von
gesundem Gewebe (Zellmembranen und ihre Permeabilitédt, Zellgeometrie, Dichte und
Zusammensetzung des Gewebes, Verlaufsrichtung von Fasern u. a.) reduziert sind, z. B.
nach Ausfall der Na™-K*-ATPase im geschidigten Bereich.

Die Voxel von ADC und DWI werden dann auffillig, wenn sich die Mikroarchitektur eines
Gewebes lokal édndert. Dies ist in Tumorgewebe der Fall und erméglicht ihre Darstellung.
Dort ist die Diffusion aufgrund des relativen Zellreichtums und der grofieren Dichte von
Tumorgewebe eingeschréinkt.

Zuerst wurde dies 1990 nachgewiesen fiir Schlaganfélle [12, 13, 14, 15]. Es zeigte sich,
dass mit Hilfe der DWI/ADC-Bilder Nekrose, Odem und gesundes Gewebe voneinander
unterschieden werden kénnen. Hierzu muss man das DWI-Bild gemeinsam mit den anato-
mischen T1- und T2-Sequenzen betrachten. Heute ist die Diffusionsbildgebung vor allem
in der Schlaganfalldiagnostik fest etabliert. Die Diffusionsbildgebung ermoglicht damit die
nichtinvasive Messung und Darstellung mikroskopischer Prozesse im Gewebe und erlaubt
wichtige Riickschlisse auf dessen Beschaffenheit [16].

Herneth et al. konnten 2003 anhand von Tumor-Mausmodellen zeigen, dass die radiolo-
gische Differenzierung von Tumoren mit Hilfe des DWI gut mit dem histologischen Befund
korreliert und dass mit seiner Hilfe Nekrose und Tumor prézise differenziert werden kénnen

[17]. Anhliche Beobachtungen wurden 1991 fiir Hirntumoren [18, 19, 20] gemacht, 2009 fiir
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das Cervix-Ca. [21], 2010 fiir Nieren-Ca. und Urotheltumoren [22], 2011 fiir Knochenmark-
stumoren [23] und 2012 fiir Bronchialkarzinome [24]. Dabei zeigte sich, dass die Darstellung
von Tumorgewebe im DWI mit Malignitdt und Tumordichte korreliert [25].

Auflerdem erwies sich das DWI als sehr sensitives Werkzeug, um die Wirkung einer
Chemotherapie beim NSCLC zu iiberwachen [26]. Die Ergebnisse mehrerer Studien der
letzten Jahre deuten sogar darauf hin, dass das DWI méglicherweise ein besserer Parameter
zur Therapietiberwachung beim NSCLC sein konnte als das FDG-PET/CT [27, 28, 29, 30].

Eine koreanische Studie aus dem Jahre 2012 verglich die Ergebnisse des praoperativen
Stagings auf Grundlage von DWI-Bildern und PET/CT-Bildern mit postoperativen Be-
funden der Pathologie. Dabei zeigte sich, dass die Kombination aus DWI und PET/CT
signifikant bessere Ergebnisse hatte als PET/CT allein (69% vs. 43%) [31]. Dieselbe Studie
regte auch an, dass eine Kombination aus DWI und PET/CT die Sensitivitit der Diagnos-
tik von Lymphknotenmetastasen erhéhen konnte. Ein dhnliches Resultat zeigte 2015 eine
Studie aus Japan, in der das DWI sogar Unterschiede zwischen Tumorhistologien (gut diffe-
renziertes Adenokarzinom, schlecht differenziertes Adenokarzinom, nicht-Adenokarzinom)
aufzeigen konnte [32].

Alle diese Studien kamen zu dem Ergebnis, dass die Kombination aus ADC und DWI in
ihrer Sensitivitit gleichwertig mit PET/CT sei und legten nahe, weitere Untersuchungen

der Methode durchzufiihren, um den Nachweis hierfiir zu erbringen.

Grundziige der Therapie des NSCLC

Die Differenzialtherapie des NSCLC ist komplex, so dass sie in der vorliegenden Schrift
nur angerissen werden soll. Zur Ubersicht iiber die multimodale Therapie des NSCLC sei
auf die Onkopedia Leitlinien verwiesen [33].

In der Diagnostik des NSCLC kommen bei Krankheitsverdacht zunéchst Thorax-Réntgen
und Labor zum Einsatz. Erhértet sich der Verdacht auf ein malignes Geschehen in der
Lunge, werden nun leitliniengema$ ein CT sowie eine Biopsie per Bronchoskopie oder auf

transthorakalem Wege durchgefiihrt.
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Bestétigt sich der Verdacht, so wird eine histologische Klassifikation des Tumors und
eine Ausbreitungsdiagostik (,,Staging“) zur Definition des UICC-Stadiums durchgefiihrt.

Als erschwerende Faktoren, die auch sowohl kurative als auch palliative Therapieoptionen
beeinflussen, gelten Komorbiditdten wie die koronare Herzkrankheit, andere pulmonale
Erkrankungen wie z. B. COPD, aber auch andere Tumorerkrankungen. In der Diagnostik
kommen hierbei Lungenfunktionspriifung, Blutgasanalyse, Ergometrie u. a. zum Einsatz
[33, 34].

Nach den Empfehlungen der Deutschen Gesellschaft fiir Himatologie und Medizinische
Onkologie von 2015 ist in UICC-Stadien Ia und Ib die Operation die Therapie der Wahl [34].
Mit der stereotaktischen Strahlentherapie werden aber im Stadium Ia lokale Kontrollraten
erzielt, die mit denen der Chirurgie vergleichbar sind. Hierbei wird ein Tumor aus mehreren
Richtungen bestrahlt. Im Zielvolumen,in dem sich der Tumor befindet, summieren sich
die Dosisbeitrage der Felder aus den unterschiedlichen Bestrahlungswinkeln, wodurch eine
konformale Dosisabdeckung mit relativ steilem Dosisabfall auflerhalb des Zielvolumens

erreicht wird.

Strahlung der Intensitat x
Strahlung der Intensitat 4x

Abbildung 7 Darstellung der Stereotaxie als Kumulation mehrerer schwacher Intensitiaten
(griin) in ihrem Schnittpunkt (rot)

Im UICC-Stadium III spielen bei der Bewertung der Operabilitit die Anzahl der befalle-
nen Lymphknotenstationen sowie die technische ,,in sano“-Resektabilitat des Primartumors
fiir die Therapieentscheidung eine wichtige Rolle. Ohne auf die multimodalen Therapiemdog-

lichkeiten im Stadium III hier ndher eingehen zu wollen obliegt es der interdisziplindren
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Einzelfallbewertung in Tumorboards, ob die Resektion in das Therapiekonzept eingebunden
oder eine primér-definitive Radiochemotherapie angeboten wird.

Fiir lokal fortgeschrittene, inoperable nicht-kleinzellige Bronchialkarzinome ist die Strah-
lentherapie in Verbindung mit einer Platin-basierten Chemotherapie momentan die aus-
sichtsreichste Therapie. Die Prognose dieser Tumoren ist mit einer mittleren Uberlebenszeit

nach Diagnose von 21 Monaten aber weiterhin nicht sehr gut [35].

Fragestellung

Kommt die Strahlentherapie als Therapieoption in Frage, so ist in jedem Fall eine genaue
Therapieplanung erforderlich: Die Strahlendosis soll im Tumor mdoglichst hoch sein, im
umliegenden gesunden Gewebe aber moglichst gering. Die Einfithrung und Verbesserung
stereotaktischer Verfahren, bei denen durch bildgesteuerte und computerassistierte Zielfiih-
rungssysteme eine genaue Lokalisationskontrolle und eine sehr exakte Bestrahlung erreicht
wird, hat bei frithzeitig entdeckten Tumoren mit geringer lokaler Ausdehnung in letzter
Zeit zu einer deutlich erhohten lokalen Kontrollrate von bis zu 90% gefiihrt.

Zur Bestrahlungsplanung wird ein Lungentumor in einem Planungssystem mit Kon-
turen versehen, in denen das Zielvolumen (GTV, Gross Target Volume) im dreidimen-
sionalen Raum definiert wird. Zur Zielvolumendefinition werden - zeitgemaf - PET-CT-
Bilddatensdtze herangezogen, anhand derer das Tumorvolumen definiert wird. Dieser
Schritt kann durch Verwendung sogenannter semiautomatischer Konturierungsalgorithmen
(z.B. , source-to-background®) ergénzt werden. Diese Konturen werden dann per Hand
feinadjustiert.

In der FDG-PET-Untersuchung werden intravends verabreichte, radioaktiv markierte
Glucosemolekiile (**F-Fluorodesoxyglucose, FDG) dabei von Zellen aufgenommen wie
,hormale“ Glucose. Sie werden aber nicht weiter verstoffwechselt, sondern reichern sich im
Gewebe an. Bereits 1930 hatte Otto Warburg erkannt, dass Tumorzellen mehr Glucose
verbrauchen als andere, gesunde Zellen, da sie einen erhohten Stoffwechsel haben (Nobel-
preis fir Medizin 1931) [36]. Die i.v. gegebenen, markierten Glukosemolekiile reichern sich

dort daher besonders stark an und konnen nun mit Hilfe der FDG-PET erfasst werden.
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Zeitgleich wird ein CT angefertigt, in dem die erfassten Gewebe verortet werden kénnen.
Das kombinierte Verfahren aus PET und CT hat sich den beiden Einzelverfahren als iiber-
legen erwiesen. Dies zeigten im Jahre 2003 insbesondere auch fiir das NSCLC 3 Studien
aus Deutschland und der Schweiz [37, 38, 39].

Die PET/CT ist eine etablierte Technik, die zuverldssige Daten liefert und mit deren
Hilfe die Bestrahlung von Tumorgewebe prazise und mit geringen Abweichungen von
der wirklichen Tumorlokalisation geplant werden kann. Auflerdem liefern PET-Bilder
Informationen tiber die Aktivitdt des Tumorgewebes und geben damit Anhaltspunkte iiber
seine Aggressivitat.

Allerdings hat die PET/CT auch Nachteile. Einerseits stehen verhdltnisméBig wenig
Geriite zur Verfiigung, sodass lange Wartezeiten zwischen Diagnose und Bestrahlungspla-
nung auftreten kénnen. Auflerdem ist die Ortsauflosung des FDG-PET bei heute iiblichen
Geréten auf 5mm begrenzt [40]. Andererseits bringt jede solche Untersuchung selbst
auch eine Strahlenbelastung mit sich. Auch ist der finanzielle Aspekt nicht zu vernach-
lassigen: Jedes durchgefithrte PET/CT schligt mit ca. 1500€ zu Buche, gegeniiber einer
MRT-Untersuchung, die ca. 400€ kostet.

Die Qualitdt der DWI/ADC-Bilder hat durch verbesserte Algorithmen in den letzten
Jahren stark zugenommen und mittlerweile ein Stadium erreicht, in dem ihre Ergebnisse
fiir den Einsatz in der Strahlentherapie ausreichend zuverléssig sind. Die Ortsauflésung
liegt in einem Bereich von 1 — 2mm und ist damit in dieser Hinsicht dem FDG-PET
bereits iiberlegen [41]. Voraussetzung fiir die weitere Anwendung in der Therapieplanung
sind aber Tests und Studien, die den Nachweis fiir die Gleichwertigkeit mit etablierten
Verfahren wie PET/CT erbringen kénnen. Hierzu soll diese Studie in einem umrissenen
Rahmen einen Beitrag leisten, indem erste Antworten auf die Frage gegeben werden soll,
welchen Mehrgewinn das DWI {iber die PET-CT auf die Bestrahlungsplanung des NCSLS
haben kann und wie sich das DWI auf die Definition der Tumorvolumina auswirkt.

Fin gleiches oder dhnlich grofles GTV ist nicht zwingend ein valider Parameter fiir
Ubereinstimmung der Volumina im Raum. Es miissen auch die rdumlichen Unterschiede

sowie die Uberlappung der Tumorkonturen beriicksichtigt werden.
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Hierfiir wurden zwei mathematische Parameter ausgewéhlt, die ,,Hausdorff Distanz“ und
der ,,Dice-Koeffizient“. Beide Parameter sind in der Auswertung der Ubereinstimmung von
Tumorvolumina gut etabliert und werden gemeinsam mit ihrer Anwendung im Rahmen

dieser Studie im Teil ,Material und Methoden* ab S. 33 erldutert.
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Teil II.

Material und Methoden

Das Patientengut

Fiir den Einsatz der Diffusionsbildgebung liegen im Zusammenhang mit der Planung der
Strahlentherapie des nicht-kleinzelligen Bronchialkarzinom (NSCLC) bisher keine aussage-
kraftigen Daten vor. Daher wurden fiir diese Studie Patienten mit histologisch gesichertem
NSCLC ausgewahlt; der Einschluss von Patienten, bei denen eine histologische Sicherung
nicht moéglich war, war bei hoher CT- und FDG-PET-basierter Diagnosewahrscheinlichkeit
eines Bronchialkarzinoms zuléssig. Dies betraf einen Patienten (Fall 5).

Zur Teilnahme an der Studie wurden Tumorpatienten selektiert, deren Erkrankung
leitliniengemaf mit primérer Radiochemotherapie oder ablativer stereotaktischer Radiothe-
rapie behandelt werden sollte. Sie mussten mindestens 18 Jahre alt sein, es durften keine
Kontraindikationen fiir eine MRT-Untersuchung vorliegen und keiner der Patienten durfte
zuvor bereits eine antineoplastische Therapie erhalten haben, weder medikamentos noch
per Bestrahlung. Aulerdem wurden nur Patienten ohne Nachweis von Fernmetastasen in
die Studie aufgenommen. Davon unabhéngig spielte das Tumorstadium fiir die Teilnahme
an der Studie keine Rolle, sodass die UICC-Stadien I, II und III vertreten sind.

Weitere Kriterien waren Kontraindikationen fiir einen Einschluf} in die Studie:

o Karnofsky-Index < 60 %

¢ Schwangerschaft

e Das Fehlen einer Einverstdndniserkliarung zu der Studie

¢ Vorliegen von Kontraindikationen gegen die Durchfiihrung einer Kernspintomographie

Bei der MRT wurden T2-gewichtete Bilder sowie DWI- und ADC-Sequenzen aufge-
nommen. Aus den hierbei gewonnenen Daten wurde nun das Volumen des Primértumors
auf Grundlage der DWI-Bilder ermittelt und mit den Ergebnissen der FDG-PET/CT-
Untersuchung verglichen. Auch die Ubereinstimmungen im Lymphknotenstaging sowie
die potenziellen Einfliisse der DWI auf die Konfiguration des strahlentherapeutischen

Zielvolumens wurden untersucht.
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Die Teilnahme an der Studie erforderte keinerlei zuséatzliche Medikation der Patienten.
Desgleichen fand durch die Teilnahme an der Studie keine Beeinflussung ihrer Therapie
oder Supportivtherapie statt.

Die Patienten wurden tber die erforderliche Kernspintomographie und die Zielsetzung
der Studie aufgekldrt und haben ihr schriftliches Einverstindnis zur Teilnahme daran
abgegeben. Die Studie hatte vor Beginn der Patientenrekrutierung von der Ethikkomission
der Arztekammer des Saarlandes ein positives Votum erhalten und befindet sich im Einklang
mit der Deklaration von Helsinki zu den ethischen Grundsétzen fiir die medizinische

Forschung am Menschen [42].

Gewinnen des Bildmaterials

Fiir die Studie wurden Datensétze aus drei unterschiedlichen Quellen verwendet: Bilder
aus CT, FDG-PET und MRT. Die Bilder aus FDG-PET und CT wurden anatomisch
exakt koregistriert zu einem gemeinsamen Datensatz. Dieser wurde mit den DWI- und
ADC-Bildern verglichen, sodass schlussendlich in dieser Studie die FDG-PET /CT-Fusion
mit der Diffusionssequenz der MRT verglichen wurde.

Das Bildmaterial der MRT (T2-, DWI- und ADC-Sequenzen) wurde fiir alle Patienten
atemgetriggert aus demselbem Siemens Magnetom® Area mit 1,5 Tesla gewonnen. Die
Patienten wurden mit Hilfe des WingSTEP™ Systems (Elekta, Stockholm, Schweden) mit
den Armen {iber Kopf gelagert.

Eine HASTE-Sequenz (Half Fourier-Acquired Single Shot Turbo Spin Echo) mit den
Parametern TE=91 ms, TR=1000ms, Flip-angle=125°, Averages=1, Schichtdicke 5 mm,
FOV=2852380mm, Matrix=320x192 wurde in transversaler und coronarer Ebene akqui-
riert.

Die diffusionsgewichteten Sequenzen (DWI) wurde im Diffusionskodierungsverfahren
nach Stejskal-Tanner akquiriert mit den Parametern TR=15400 ms, TE=75ms, TI=180ms,
PAT-Faktor 2, 3-scan trace, Averages=4, Schichtdicke 5mm, FOV=3092380 mm, Ma-
trix=208x128, interpoliert auf 208x256, no gap und mit einer realen Voxelgréfle von

1, 523x5 mm?3.
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DWI-Bilder wurden mit 2 b-Werten von 0s/mm? und 800 s/mm? aufgenommen.

Bei beiden Aufnahmen durfte der Patient frei atmen. Die endgiiltigen Bilder entstanden
als Fusionen der HASTE-Sequenz mit dem DWI. Die ADC-Maps und ein weiterer Bildda-
tensatz mit einem b-Wert von 1400 s/mm? wurden auf Grundlage des linearen Signalabfalls
automatisch von der Software des MRT errechnet.

Zusatzlich wurde eine T2-Sequenz als transversaler Bilddatensatz mit folgenden Parame-
tern aufgenommen: TE=106 mm, TR=3692 ms, Flip-angle=160°, Averages=2, Schichtdicke
3mm, FOV=2772370 mm, Matrix=384x202.

Fir das Planungs-CT wurde ein Philips BigBore™ 120 £V Scanner (Philips Medical
Systems, Amsterdam, Niederlande) benutzt. Alle Patienten hatten jodhaltiges Kontrast-
mittel erhalten. Die Bilder mit einer Schichtdicke von 3 mm wurden gewonnen, wihrend
die Patienten frei flach atmeten.

FDG-PET Bilder standen fiir die Studie aus dem zuvor erfolgten Staging zur Verfii-
gung. Zur Vermeidung von aufnahmetechnisch bedingten Diskrepanzen wurden nur solche
Patienten in die Studie aufgenommen, die ihr FDG-PET an der selben Institution, dem
Universitatsklinikum des Saarlandes, erhalten hatten. Durch die Bildakquise mit demselben
Gerét sollte die Reproduzierbarkeit der Ergebnisse dieser Studie erhoht werden.

Das FDG-PET Bildmaterial wurde mit einem Siemens Biograph™ PET /CT-Scanner
(Siemens, Erlangen) gewonnen. Die Akquisition der FDG-PET-Bilder fand 90 Minuten
nach Injektion der ¥Fluoro-Desoxyglucose (FDG) statt. Die Bildableitung nach dieser Zeit-
spanne ist zur Erhohung der diagnostischen Genauigkeit des LK-Stagings vorteilhaft und
allgemein iiblich. Wie im CT wurden auch hier die Patienten mit den Armen {iber Kopf gela-
gert. Der zeitliche Abstand zwischen der Durchfithrung der Planungs-Computertomographie
und der MRT ist in Tabelle 2 auf Seite 28 aufgefiihrt.

Alle Daten wurden darauf im Bestrahlungsplanungssystem (Pinnacle®, Philips) koregis-

triert.
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Fall | MRT Planungs-CT | CT — MRT
1 9.7.2013 26. 08. 2013 7d
2 14. 11. 2013 | 7. 11. 2013 7d
3 30. 6. 2014 18. 06. 2014 12d
4 | 6.10.2014 | 25.09. 2014 11d
b 30. 1. 2014 22. 01. 2014 8d
6 18. 10. 2013 | 10. 10. 2013 8d
7 10. 2. 2014 30. 01. 2014 11d
8 19. 8. 2013 | 12. 08. 2013 7d
9 |22.1.2013 | 17.07.2013 5d
10 | 14. 10. 2013 | 02. 10. 2013 12d
12 | 21.7.2014 | 09. 07. 2014 12 d
13 | 29. 10. 2013 | 21. 10. 2013 8d
14 | 13.7.2015 | 7.7.2015 6d
15 | 22. 7. 2015 10. 7. 2015 12d
16 | 21.9.2015 | 11.9. 2015 10 d

Median 9d
Maximaler Abstand 12d
Minimaler Abstand 5d

Tabelle 2 ZEITLICHER ABSTAND VON DWI UND PLANUNGS-CT

Konturierung der Primartumoren

Aus den gewonnenen Bildern wurden jeweils zwei GTVs (Gross Tumor Volume) ermittelt:

1. Ein ,Standard“ GTV auf Basis des PET/CT (in der Folge stGT'V)

2. Ein diffusionsbasiertes GTV auf Basis des DWI (in der Folge dwGTYV)

Ein GTV représentiert den bildmorphologisch abgrenzbaren dreidimensionalen Umfang
des Tumors ohne Saum.

Die Bilder aus Planungs-CT und PET/CT wurden hierfiir konventionell nach radiodia-
gnostischen und strahlentherapeutischen Gesichtspunkten mit Hilfe der Planungssoftware
Pinnacle® Version 9.0-9.6 (Philips Medical Systems, Amsterdam, Niederlande) konturiert.
Zunéchst waren die Bilddatensétze des Planungs-CT und der FDG-PET koregistriert wor-
den. Auf Grundlage des PET/CT erfolgte eine visuelle Konturierung in Pinnacle. Hierfiir
wurden sowohl Lungen- als auch Weichteilfenster des CT sowie die Daten des FDG-PET
verwendet. Die Konturen wurden nach Erstellung von zwei erfahrenen Strahlentherapeuten
verifiziert.

Grundlage fiir die Konturierung waren die Leitlinien der European Organisation for

Research and Treatment of Cancer (EORTC) [43], der Deutschen Gesellschaft fiir Ha-
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matologie und Medizinische Onkologie (DGHO) [34] und der Deutschen Gesellschaft fiir
Radioonkologie (DEGRO) [44].

Die Konturen des dwGTV wurden auf Grundlage der T2-, DWI- und ADC-Bilder
von Hand in Pinnacle® erstellt. Da man fiir eine gesicherte Aussage zur Differenzierung
von Tumorgewebe von gesundem Gewebe und Atelektasen beide Bilder (DWI und ADC)
benotigte (s. Abschnitt Diffusionsbildgebung auf Seite 15), wurde beide stets parallel
konsultiert, um valide Konturen zu erzeugen.

Um umliegende anatomische Strukturen zu beurteilen und zu schiitzen, wurde parallel
immer auch das T2-Bild konsultiert. Wahrend der Konturierung der DWI-Bilder wurden
jedoch keine Bilder aus CT oder FDG-PET beriicksichtigt, um nicht von sequenzfremdem
Bildinformationen beeinflufit zu werden.

Aus den bis hierhin durchgefiihrten Schritten resultierten pro Tumor zwei GTV: Jeweils
eines auf Grundlage von PET/CT (stGTV) und der DWI-Sequenz (dwGTYV).

Die erstellten Zielvolumina wurden daraufhin von erfahrenen Arzten aus der Klinik fiir
diagnostische und interventionelle Radiologie des Universitdtsklinikums des Saarlandes

(UKS) verifiziert.

Methodik des Vergleichs der GTV

Wihrend die Konturen mit Hilfe der Software Pinnacle® erstellt wurden, erfolgte der
Vergleich der Konturen mit der Software 3D Slicer.

3D Slicer ist eine Open Source multi-platform Software zur Visualisierung und Analyse
medizinischer Bilddatenséitze fiir Therapieplanung und Forschung (www.slicer.org). Sie wird
unter der Leitung des Surgical Planning Laboratory der Harvard Medical School, Boston,
USA, dezentral von Mitarbeitern zahlreicher Kliniken und Forschungseinrichtungen weltweit
aktiv entwickelt und betreut.

3D Slicer ist modular aufgebaut. Fiir die nachfolgenden Analysen wurden die Module

Subject Hierarchy, Label Statistics, Transforms und Contour Comparison verwendet.
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Analyse der Datensatze mit 3D-Slicer

Im Folgenden das detaillierte Procedere der Analyse. Es wurden die Datensétze der MRT
und des PET/CT benétigt sowie die Tumorkonturen, die aus Pinnacle? exportiert und in
3D Slicer importiert wurden.
1. Erstellen von Label Maps for alle relevanten Konturen
Im Hauptfenster von 3D Slicer wurden iiber den Meniipunkt ,DICOM Import“ die
CT-Bilddatensétze sowie die Konturen (stGTV und dwGTV) des Patienten impor-
tiert. Hierbei wurde der entsprechende CT-Datensatz verwendet, der Grundlage der
Bestrahlungsplanung war. Das CT beinhaltet die rdumlich-geometrischen Informa-
tionen, die zum Errechnen der Volumina notwendig sind.
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Abbildung 8 Auswahl der dargestellten Konturen (DWI: tiirkis, PET/CT: blau)

Im Modul Subject Hierarcharchy wurden alle Konturen mit Ausnahme von CT und
DWI abgewahlt. Es handelt sich um die fiir die Therapieplanung erforderlichen
Konturen von Lunge, Osophagus, Riickenmark usw., die im Datensatz enthalten
waren, die aber fiir die Auswertung im Rahmen dieser Studie keine Rolle spielten.
Die CT-Kontur stellt hierbei die Kontur dar, die aus FDG-PET und CT ermittelt
wurde. Daraufhin wurde per Kontextmenii (Eztract Labelmap to Volume Node), fiir

jede Kontur eine Label Map erstellt. Label Maps sind in 3D Slicer die Grundlage
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fiir die weiteren Berechnungen. Im rechten Teil des Programmfensters sieht man
Bandmodelle aller zur Darstellung ausgewéhlter Konturen (s. Abb. 8).
2. Bestimmung der Tumorvolumina

Im Modul Label Statistics wurde als Grayscale Volume das CT ausgewédhlt. Das
Grayscale Volume ist der CT-Datensatz, auf den sich die Tumorvolumina beziehen,
er enthalt die korrekten Mafle zur Berechnung dieser Volumina. Als Label Map wurde
nun die Kontur ausgewahlt, deren Volumen berechnet werden sollte: Die Konturen
aus PET/CT und DWI (s. Abb. 9).
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Abbildung 9 Berechnung eines Volumens

3. Vergleich der Ahnlichkeitsindizes

Im Modul Contour Comparison wurden nun die Vergleichsparameter Hausdorff-
Index und Dice-Koeffizient (s. hierzu Abschnitt , Vergleichsparameter® auf Seite 33)
berechnet, indem im zentralen Fenster der Anwendung im Abschnitt , Input® als
Referenzkontur (Reference Contour) die PET/CT-Kontur und als Vergleichskontur
(Compare Contour) die DWI-Kontur angegeben wurden (s. Abb. 10), gefolgt von
einem Klick auf den Button Compute.

Nun wurde iterativ der Wert des Dice-Koeffizienten erhéht, indem die DWI-Kontur
im Modul Transformations gegen die CT-Kontur (die Referenzkontur) verschoben

wurde. Dazu wurde unter Active Transform die Option Create New LinearTransform
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Abbildung 10 Berechnung der Ahnlichkeitsparameter

ausgewahlt. In der Auswahlliste im unteren Bereich des Moduls wurde dann unter
Apply Transform die Kontur ausgewéhlt, die verschoben werden sollte. Dabei wurde
nur die Kontur selbst, nicht aber ihre , Label Map“ ausgewahlt (s. Abb. 11).

Bathia @ 2 & € & k[E [|voues [qTasoms  H= QO [t- B & |+

‘

g 3DSlicer L

|» Help & Acknowledgement
L

D]

Active Transform:  LinearTransform_3 g

[

[~ Edt
» Transform Matrix |
~ Translation
LR [s000mm [}
PA
s §

Min [-200.000mm B Max [200.000mm 5]
¥ Roon |
Coordinate Reference

identlly [@ Global () Local

> Display

[~ Apply transform
&

PTV Ring 4mm_Contour - DWIGTV im CT_Contour
PTV Ring 8mm_Contour I
ggivnalk 5mm_Contour
_nMAT_Contour.
2 /_nt __Contour
» Data- Probe n

Q.

Abbildung 11 Verbesserung der raumlichen Uberlagerung der Volumina

Die Ergebnisse des Verschiebens mégen dabei manches Mal kontraintuitiv wirken,
denn eine subjektiv bessere visuelle Uberlagerung resultiert nicht zwangsliufig in
eine Verbesserung der Vergleichsparameter Hausdorff-Distanz und Dice-Koeffizient.

In der vorliegen Studie kam nur Translation zum Einsatz.
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Vergleichsparameter

Zum Vergleich der Grofien, Volumina und der rdumlichen Ausdehnungen der Tumoren
wurde ein Verfahren bend6tigt, mit dem man die rdumliche Deckung ermitteln kann und
mit dessen Hilfe man valide Vergleichsparameter fiir ihre Ahnlichkeit erhélt.

Hierzu erfolgten in 3D Slicer mehrere Schritte mit iterativer Annéherung der Tumor-
schwerpunkte, also des geometrischen Zentrums des Tumors. Als Referenzkontur wurde
die PET/CT-Kontur gewéhlt, da sie den bisher géngigen Standard darstellt. Es wurde
versucht, die DWI-Kontur so gut wie moglich mit ihr zur Deckung zu bringen.

Dieses Vorgehen wurde gewahlt, da davon auszugehen ist, dass die Konturen sich in ihrer
Lage im Thorax, definiert durch das geometrische Zentrum des Tumors (Tumorschwer-
punkt) nicht wesentlich unterscheiden, sondern hauptséchlich hinsichtlich der Details ihrer
Ausdehnung um das Zentrum des Tumors.

So wurden die Zentren der Tumoren in den verschiedenen Bildern mit Hilfe von 3D Slicer
bestmoglich iibereinander gelegt und davon ausgehend die Unterschiede in der rdumlichen
Ausdehnung des Tumors in den unterschiedlichen Konturen (stGT'V und dwGTV) vergli-
chen. Bei diesem iterativen Prozess halfen zwei Werte, die 3D Slicer berechnen kann: die
,2Hausdorff Distanz* und der ,Dice-Koeffizient“. Beide Parameter sind in der Auswertung
der Ubereinstimmung von Tumorvolumina gut etabliert und werden im Folgenden genauer

erklart.

Hausdorff-Distanz

Die Hausdorff-Distanz ist ein Mass fiir die geometrische Ahnlichkeit zweier Teilmengen in
Raum. In der vorliegenden Studie sind dies die Tumorvolumina stGTV und dwGTYV. Sie
ist umso geringer, je besser diese Volumina sich iiberlagern. Sie wird haufig bei Ahnlich-
keitsmessungen mit pattern matching Algorithmen angewandt, z. B. bei der automatischen
Erkennung von Gesichtern, Fingerabdriicken, aber auch bei Wértern in Suchalgorithmen
u. a. Benannt ist sie nach dem Mathematiker Felix Hausdorff (1868-1942), einem Mitbe-
griinder der allgemeinen Topologie, der auch wesentliche Betrige zur Mengenlehre sowie

der Maf3theorie leistetet. Sie wird im mm angegeben.
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Zur Berechnung der Hausdorff-Distanz (HD) werden Konturen in Punktmengen aufgeteilt.
Fiir jeden Punkt der Kontur A wird nun der Abstand zu allen Punkten der Kontur B
berechnet. Der Kleinste aus all diesen Abstédnden ist die minimale Hausdorff-Distanz (min.
HD), der Grofite die maximale Hausdorff-Distanz (max. HD), und der durchschnittliche
Abstand ist die durchschnittliche Hausdorff-Distanz. Weiterhin von Relevanz ist die Distanz,
innerhalb welcher sich 95% aller Punkte auf den verglichenen Konturen befinden (95%-HD).

Fiir die Hausdorff-Distanz gilt: Je kleiner der Wert desto grosser die Ahnlichkeit.

Eine ausfihrliche Darstellung der mathematischen Hintergriinde findet sich in Huttenlo-

cher et al., 1993 [45].

Dice-Koeffizient

Fiir sich allein genommen liefert die Hausdorff-Distanz aber kein sehr gutes Maf fiir die
dreidimensionale Ubereinstimmung von Objekten im Raum, sondern nur fiir sich mehr oder
weniger iiberschneidende Mengen von einander zugeordneten Punkten. Erst zusammen
mit weiteren Maflen erhélt man sinnvoll evaluierbare Ergebnisse. Ein solches Maf ist der
Dice-Koeffizient (auch Sgrensen-Index), der nach dem Zoologen Lee Raymond Dice (1878-
1977) und dem Botaniker Thorvald Sgrensen (1902-1973) benannt ist. Er ist ebenfalls ein
Parameter, der die Ahnlichkeit zwischen zwei Objekten misst, indem er die Uberlappung
zweier in Voxel aufgeteilter Volumina A und B ermittelt, also die Uberlappung der Voxel,

die beide Volumina gemeinsam haben. Die Formel zu seiner Berechnung ist

ANB
DSC(A,B) =2- (495

AN B ist dabei die Schnittmenge der Volumina.

Der Dice-Koeffizient ist eine dimensionslose Zahl, die Werte zwischen 0 und 1 annimmt,
wobei die Ubereinstimmung umso besser ist, je niher der Wert bei 1 liegt. Ein Wert von 1
zeigt perfekte Ubereinstimmung an, 0 iiberhaupt keine Ubereinstimmung.

Der Dice-Koeffizient gibt positiven Gemeinsamkeiten sehr viel Gewicht, das Fehlen
definierter gemeinsamer Eigenschaft wird weniger stark gewichtet. Er bleibt daher, noch

mehr als die Hausdorff-Distanz, auch in heterogenen Datensétzen sensitiv, weil er Ausreifiern
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weniger Gewicht gibt. Eine ausfiihrliche Darstellung der mathematische Grundlagen findet
sich in Zou et al., 2004 [46].

Keiner der beiden dargestellten Parameter ist ibrigens auf Topologie und rédumliche
Darstellung beschriinkt: Sie kommen auch bei der Bestimmung von Ahnlichkeiten zwi-
schen Séatzen und Worter, etwa bei der automatischen Sprachverarbeitung und -korrektur,
der automatischen Gesichtserkennung oder bei der automatischen (computergestiitzten)
Informationsbeschaffung zum Einsatz.

Die ausschlaggebenden Parameter fiir die vorliegende Untersuchung waren die absoluten

Tumorvolumina in PET/CT und DWI und die Ahnlichkeitsparameter.
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Teil II1.

Ergebnisse

Medizinische Parameter der Patienten

An der Studie nahmen zwischen Juli 2013 und Dezember 2015 insgesamt 16 Patienten
(3 Frauen und 13 Ménner) teil. Das mittlere Alter der Patienten betrug 64,9 Jahre und
erstreckte sich von 42 bis 79 Jahren. Bei allen Patienten lag ein histologisch gesichertes
nicht-kleinzelliges Bronchialkarzinom vor. Bei einem der Patienten lagen zeitgleich zwei
Tumoren vor (in beiden Oberlappen), die im Rahmen dieser Studie als 2 Einzeltumoren
behandelt wurden.

Ein Patient (Fall 11) musste aus der Auswertung der Studie genommen werden, da eine
grofirdumige, den Tumor direkt umgebende entziindliche Verdnderung mit pneumonischen
Infiltraten eine zuverlassige Konturierung des Tumors und somit die exakte volumetrische
Analyse im FDG-PET unméglich machte. Daher fehlt in den meisten Tabellen dieser Arbeit
die Fallnummer 11. Die in der Studie zur Auswertung gekommene Population bestand
demnach aus 15 Patienten und 16 Tumoren.

Fiir 3 Patienten — darunter der Patient mit 2 Primartumoren — bestand die Indikation
zur priméaren stereotaktischen Strahlentherapie. Fiir die 13 anderen Patienten bestand
aufgrund ihrer lokal fortgeschrittener Tumorstadien die Indikation zur definitiven Radio-
chemotherapie, d. h. sie erhielten keine Operation.

Das Spektrum der Begleiterkrankungen erstreckte sich von arterieller Hypertonie und
Herzinsuffizienz iiber COPD, KHK, pulmonale Hypertonie, Herzrhythmusstérungen und
Diabetes mellitus II bis hin zu chronischem Nierenversagen und Prostata-Carcinom. Alle
Patienten waren Raucher mit 10 bis 100 pack years.

Von den Patienten wurden weiter Werte fiir FEV;, Karnofskyi-Index, Alter bei Thera-
piebeginn und den pratherapeutischen Gewichtsverlust erhoben, die gemeinsam mit der
Histologie des Priméartumors in Tabelle 3 dargestellt sind. Der Gewichtsverlust wurde
dabei in drei Kategorien eingeteilt, wobei a weniger als 5% Gewichtsverlust bezeichnet, b

zwischen 5% und 10% und ¢ mehr als 10% vom Ursprungsgewicht.
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Die allgemeinen Patientendaten sind in Tabelle 1 dargestellt.

Fall Alter Karnofsky Gewichtsverlust Histologie FEV; (I) FEV; (%)

1 75 70% a PEC 0,98( 58%

2 62 90% a PEC 1,721 82%

3 55 90% a PEC 2,68( 82,1%

4 48 80% a PEC 1,821 57%

) 74 90% c n.e. 2,001 51,2%

6 59 80% b Adeno-Ca. 1,78l 50%

7 60 80% a Adeno-Ca. 1,711 92.5%

8 79 70% c PEC 2,791 92%

9 69 80% b nos 2,451 53,4%

10 42 80% b PEC 1,871 52%

11 62 90% b PEC 2,231 64%

12 76 60% b Adeno-Ca. 2,66( 86%

13 69 80% b PEC 2,28l 76%

14 63 80% a PEC 1,92] 66%

15 68 80% b PEC 1,571 56%

16 68 90% a PEC 2,001 1%
Mittelwert | 64,9 79% 1,871 67.4%

Tabelle 3 ALLGEMEINE PATIENTENPARAMETER (PEC: Plattenepithelkarzinom, N.E.:
Histologische Sicherung nicht erfolgt, NOS: not otherwise specified)

Tumorcharakteristika

Keiner der Patienten hatte Metastasen seines Bronchialkarzinoms (alle M0). Tumorstadien

nach TNM und UICC waren wie folgt vertreten:

NO | N1 | N2 | N3 | Gesamt
T1 3] 1 4
T2 1 1 1 3
T3 1 1
T4 1 1 8
Gesamt | 6 2 7 1 16

Tabelle 4 TNM-TUMORSTADIEN
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[Ia b Ila Ib Ila I
Anzah1\3 1 2 1 2 7

Tabelle 5 UICC-STADIEN

Die untersuchten Tumoren befanden sich in sdmtlichen Abschnitten der Lunge. Die

Verteilung ist in der folgenden Tabelle dargestellt:

rechts | links
Oberlappen 3 5
Mittellappen 1 -
Unterlappen 1 1
Zentral 1 4
Gesamt 6 10

Tabelle 6 VERTEILUNG DER TUMOREN IN DER LUNGE

Die Grofle der Primartumoren variierte dabei von 1,6 - 1,7c¢m bis 9,1 -5,7¢m im CT
und von 1,3 -1,9¢m bis 10,4 - 6,5 cm im DWI, UICC-Stadien I, II, IIIa und IIIb waren

vertreten wie in Tabelle 5 dargestellt.

Ubereinstimmung im Staging von PET-CT und DWI

Das T-Stadium in PET-CT und DWI stimmte bei allen Patienten iiberein. Hinsichtlich des
Lymphknotenstatus gab es bei 3 Patienten Diskrepanzen: Das PET-CT zeigte bei diesen
Patienten einen ausgedehnteren Lymphknotenbefall an als das DWI. Bei einem dieser
Patienten hatte die Beriicksichtigung des DWI ein Downstaging von N3 zu N2 zur Folge
gehabt. Dabei muf} berticksichtigt werden, dass die in den Patientencharakteristika ange-
gebenen Lymphknotenstadien nicht pathologisch bestéatigt, sondern lediglich radiologisch

oder durch endobronchialen Ultraschall (EBUS) diagnostiziert waren.

Volumetrische Analyse der Tumoren

Die mittlere Zeit zwischen der Akquise des Planungs-CT und der MRT betrug 7 Tage (mit

einem Maximum von 12 Tagen und einem Minimum von 5 Tagen).
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Fall | TNM Lokalisation Volumen Volumen
PET/CT (ml) DWTI (ml)

1 T1bNOMO Peripher, li. Unterlappen 23,5 27,6

2 T2aN2MO Zentral, re. Oberlappen 33,5 40,1

3 T4N2MO  Zentral, li. Oberlappen 58,9 88,0

4 T4N2MO  Zentral, re. Oberlappen 65,7 65,4

5 T1bN1IMO Peripher, li. Oberlappen 7,1 5,2

6 T4AN2MO  Zentral, li. Oberlappen 286,1 3179

7 T4N2MO  Zentral, re. Oberlappen 103,6 113,8

8 T3NOMO  Zentral, Mittellappen 95,1 106,4

9 T4N2MO Zentral, re. Hilus 102,8 129,9

10 | TAN3MO  Zentral, li. Hilus 46,1 59,1

12a | T1IbNOMO Peripher, re. Oberlappen 6,6 4,1

12b | T1aNOMO Peripher, li. Oberlappen 3,0 4.5

13 T4N2MO  Zentral, li. Oberlappen 175,7 197,9

14 T4NOMO  Zentral, li. Hilus 16,3 24.8

15 T2aN1IMO Zentral, li. Unterlappen 18,7 10,9

16 T2aNOMO Zentral, li. Unterlappen 22,9 30,8
Mittelwert 66,6 £ 75,2 76,6 + 84,5 = 0,004

Median 39,8 49,6 ’

Spannweite 3,0-286,1 4,1-317,9

Tabelle 7 TUMORVOLUMINA IN FDG-PET/CT unp DWI

Bei 12 von 16 Tumoren hétte bereits das CT eine ausreichend sichere Tumorkonturierung

erlaubt, nur in 4 Féllen erfolgte eine relevante PET-basierte Modifikation des Zielvolumens.

Die mit PET-CT und DWI ermittelten Volumina der Primartumore aller teilnehmenden
Patienten sind in Tabelle 7 dargestellt.

Der mittlere prozentuale Grofienunterschied der Volumina stGTV und dwGTYV betrug
30,9% (£21,1).

Der Median der Groflenunterschiede betrug 27,5% mit einem Minimum von 0,4% und
einem Maximum von 52,1% Er war bei T1 Tumoren (n=7) gréfer als bei T2-T4 Tumoren
(n=9): Bei den T1 Tumoren betrug er 41, 1% =+ 20, 1, bei T2-4 Tumoren 22, 5% + 18,2(p =
0,07).

Das GTV war in 12 Féllen im DWI grofer als im PET/CT und in 4 Fillen kleiner. Uber
die ganze Bereite der Volumina betrachtet war das dwGT'V mit 76,6 ml(+ 84, 5) mittlerem
Volumen signifikant grofer als das stGTV mit 66,6 ml(+75,2,p = 0,004).

Bei drei Patienten mit Lappenatelektasen und einem Patienten mit Segmentatelektase

stimmten beide Volumina gut tiberein. Ein Beispiel hierfiir findet sich in Abb. 31.
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Trotz der volumetrischen Unterschiede konnte mit einem Korrelationskoeffizienten r =

0,995 (Abb. 12) eine sehr gute Korrelation zwischen stGTV und dwGTV gefunden werden:
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Abbildung 12 Korrelation zwischen PET/CT und DWI

Eine Analyse mit Hilfe des Bland-Altman-Plots zeigte, dass der absolute Unterschied

der Volumina mit zunehmender Tumorgréfe signifikant anstieg (Abb. 13).
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Abbildung 13 Absolute Unterschiede der Volumina

Hierbei muss aber die grofie Spannweite der Tumorvolumina von 3,0ml — 286, 1 ml
im PET/CT beriicksichtigt werden. Zur Korrektur dieses Effekts bietet sich nach der
Empfehlung von Bland und Altman die Anwendung einer logarithmischen Skala auf den

Bland-Altman-Plot an [47]. Sie fiihren als Argument an, daf§ zur vergleichenden Analyse
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Abbildung 14 Prozentuale Abweichung des dwGTYV in Abhéngigkeit von Volumen des
stGTV

von Mefimethoden weder Korrelationskoeffizient noch Regressionsanalyse geeignet seien

und schlagen die logarithmische Transformation vor fiir Daten, deren Abweichungen sich

proportional zum Median verhalten.

In dieser logarithmischen Form fand sich keine signifikante Abhéngigkeit der volumetri-

schen Unterschiede zwischen PET/CT und DWI von der TumorgréBe mehr (Abb. 15).
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Logarithmische Auftragung der Unterschiede der Volumina
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Zur weiteren Verdeutlichung wurden die prozentualen Abweichungen der Tumorvolumina
in Bezug auf das Tumorvolumen des stGTV dargestellt (Abb. 16). Dabei zeigt sich deutlich,
daf3 die starksten Abweichungen dort auftreten, wo die Tumorvolumina am kleinsten sind.
Dies ist der Tatsache geschuldet, dafl bei kleinen Volumina bereits eine Abweichung von

wenigen Millimetern einen gréfleren relativen Unterschied verursacht als bei gréfleren

Volumina.
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Abbildung 16 Prozentuale Abweichung des dwGTV in Abhéngigkeit zum Volumen des
stGTV

Riumliche Ubereinstimmung: Hausdorff-Distanz, Dice Koeffizient

Die maximale Hausdorff-Distanz zwischen den Volumina aus PET/CT und DWI betrug
16,3 + 8, 1 mm, die mittlere Hausdorff-Distanz betrug 2,25 £+ 0, 7mm. Der mittlere Dice-
Koeffizient betrug 0,67 &= 0,09. Diese Daten zeigen eine akzeptable Ubereinstimmung zwi-
schen den Tumorvolumina, auch wenn die groffe Hausdorff-Distanz und ein Dice-Koeffizient
< 0,7 den Verdacht nahelegt, dass zwischen einzelnen Anteilen der verglichenen GTVs eine

betrachtliche Diskrepanz besteht.
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Einzeldarstellungen der Fille

Im Folgenden sollen alle Patienten der Studie kurz vorgestellt werden. Die Abbildungen
stehen reprasentativ fiir den Tumor und die daraus abgeleiteten 2 Konturen, das stGTV

ist blau markiert, das dwGTYV gelb.
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Fall 1

Weibliche Patientin, Alter bei Therapiebeginn: 75 Jahre. Histologie und Tumorort: Nicht
verhornendes Plattenepithelkarzinom (PEC) im linken Unterlappen. Staging: ¢T1b NO MO,
Stadium nach UICC: Ib, Grading G III. FEV1: 0,981 (58% vom Soll). Begleiterkrankun-
gen: COPD II, Myokardinfarkt, arterielle Hypertonie, Osteoporose, Maculadegeneration,
Diabetes mellitus II. 65 Pack Years, Karnofsky-Index 70%.

Volumen PET/CT: 23,45 ml. Volumen DWI: 27, 59 ml.

Abbildung 17 Fall 1: CT Lungenfenster und DWI
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Fall 2

Weibliche Patientin, Alter bei Therapiebeginn 62 Jahre. Histologie PEC, NSCLC im
rechten Unterlappen. Staging ¢T3 pN2 M0, UICC IIla. FEV1: 1,721 (82% vom Soll).
Begleiterkrankungen: Diabetes mellitus II, Z. n. OP eines Warthin-Tumors im Bereich
der re. Glandula parotis (19. 9. 2013), Z.n. Thyreoidektomie 1981 bei Struma nodosa,
Hiift-TEP, art. Hypertonie, reaktivierte TBC, Z. n. Appendektomie und Cholezystektomie.
40 Pack Years, Karnofsky-Index 90%.

Volumen PET/CT: 33,51 ml. Volumen DWI: 40, 08 ml.

Abbildung 18 Fall 2: CT Lungenfenster und DWI
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Fall 3

Ménnlicher Patient, Alter bei Therapiebeginn 55 Jahre. Histologie: PEC im linken Ober-
lappen. Staging: T4 N2 MO0, UICC IIla, Grading G III. FEV1: 2,681 (82,1%). Begleit-
erkrankungen: Z. n. Leistenhernien-OP. 40 Pack Years, Karnofsky-Index 90%.

Volumen PET/CT: 58, 78 ml. Volumen DWI: 88,01 ml.

Abbildung 19 Fall 3: CT Abdomenfenster und DWI
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Fall 4

Ménnlicher Patient, Alter bei Therapiebeginn 48 Jahre. Histologie: PEC zentral, Staging

cT4 ¢cN2 ¢MO0, UICC IlIa, Grading G III. FEV1: 1,821 (57%). Begleiterkrankungen: Morbus

Crohn, arterielle Hypertonie, Ex-C2-Abusus. 50 Pack Years, Karnofsky-Index 80%.
Volumen PET/CT: 65,67 ml. Volumen DWI: 65,41 ml.

Abbildung 20 Fall 4: CT Abdomenfenster und DWI
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Fall 5

Mannlicher Patient, Alter bei Therapiebeginn 74 Jahre. Histologie nicht gesichert, Verdacht
auf NSCLC im linken Oberlappen, Staging ¢T1b ¢N2 pNO ¢cMO0, UICC IIb. FEV1: 2,01
(51,19%). Begleiterkrankungen: COPD, arterielle Hypertonie, Vorhofflimmern, Hiatusher-
nie, Hypothyreose. 30 Pack Years, Karnofsky-Index 90%.

Volumen PET/CT: 7,07 ml. Volumen DWI: 5,21 mi.

Abbildung 21 Fall 5: CT Lungenfenster und DWI
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Abbildung 22 zeigt 4 MRT-Sequenzen desselben Patienten.

Abbildung 22 Fall 5: 4 Bildmodi desselben Patienten in der Ubersicht

A: T2 HASTE-Sequenz. B: ADC-Map. C: DWI. D: Fusion von DWI und T2, die

Diffusionsrestriktion ist farbig dargestellt.
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Fall 6

Mannlicher Patient, Alter bei Therapiebeginn 59 Jahre. Histologie: Adeno-Ca., NSCLC im
linken Oberlappen. Staging vT4 ¢N2 ¢cM0, UICC IIIb, Grading G III. FEV1: 1,781 (50%).
Begleiterkrankungen: COPD, Herzrhythmusstérungen. 20 Pack Years, Karnofsky-Index
80%.

Volumen PET/CT: 286,0ml. Volumen DWI: 317, 0ml.

Abbildung 23 Fall 6: CT Abdomenfenster und DWI
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Abbildung 24 zeigt 6 Bildmodi desselben Patienten, die exemplarisch die Unterschiede
der GTV zwischen PET-CT und MRT aufzeigen.

Abbildung 24 Fall 6: 6 Bildmodi desselben Patienten in der Ubersicht

A: CT mit Kontrastmittel. B: FDG-PET. C: FDG-PET/CT, anatomisch koregistriert.
Tirkis die FDG-PET-basierte Kontur des stGTV, lila der iiberlappende Teil des dwGTV.

D: T2. E: DWI. F: DWI/T2 anatomisch koregistriert. In lila die Kontur des dwGTYV,
das FDG-PET-basierte stGTV in turkis.
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Fall 7

Weibliche Patientin, Alter bei Therapiebeginn 60 Jahre. Histologie: solides azinédres Adeno-
Karzinom im rechten Oberlappen. Staging ¢T4 ¢N2 bulky ¢cM0, UICC IIlb. FEV1: 1,711
(92,5%). Begleiterkrankungen: Stimmbandkno6tchen bei Z. n. akuter Laryngitis. 0 Pack
Years, Karnofsky-Index 80%.

Volumen PET/CT: 103, 64 ml. Volumen DWI: 113,84 ml.

Abbildung 25 Fall 7: CT Abdomenfenster und DWI
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Fall 8

Mannlicher Patient, Alter bei Therapiebeginn 79 Jahre. Histologie: PEC in situ im Mittel-
lappen. Staging ¢T3 pNO (0/10) ¢cMO0, UICC Ib. FEV1: 2,561 (92%). Begleiterkrankungen:
Essenzielle arterielle Hypertonie, Vorhofflimmern, Herzinsuffizienz, COPD, pulmonale Hy-
pertonie, chronische Stauungsleber, KHK, chronische Niereninsuffizienz. 20 Pack Years,
Karnofsky-Index 70%.

Volumen PET/CT: 95,13 ml. Volumen DWTI: 106, 4 ml.

Abbildung 26 Fall 8: CT Lungenfenster und DWI
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Fall 9

Ménnlicher Patient, Alter bei Therapiebeginn 69 Jahre. Histologie: NSCLC im rechten
Oberlappen (histologisch keine Differenzierung zwischen Adeno-Ca. und PEC moglich).
Staging T4 N3 M0, UICC IIIb. FEV1: 1,311 (53,4%). Begleiterkrankungen: Struma multi-
nodosa, COPD, Diabetes mellitus II, arterielle Hypertonie, Hypercholesterindmie. 50 Pack
Years, Karnofsky-Index 80%.

Volumen PET/CT: 102,80 ml. Volumen DWI: 129,89 ml.

Abbildung 27 Fall 9: CT Abdomenfenster und DWI
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Fall 10

Ménnlicher Patient, Alter bei Therapiebeginn 42 Jahre. Histologie: PEC links zentral,
Staging ¢T4 ¢N3 ¢cMO0, UICC IIIb, Grading G II. FEV1: 1,871 (52%). Keine Begleiterkran-
kungen. 10 Pack Years, Karnofsky-Index 80%.

Volumen PET/CT: 46, 14 ml. Volumen DWI: 59,1 ml.

Abbildung 28 Fall 10: CT Abdomenfenster und DWI mit Teil der Kontur der Tracha.
Um diese zu erkennen waren T1- und T2-Sequenzen notwendig.

Fall 11

Fall 11 ist aus der Studie ausgeschieden (s. Seite 36).

Das DWI in der Bestrahlungsplanung des NSCLC



56

Dissertation von Michael Jelden

Fall 12

Mannlicher Patient, Alter bei Therapiebeginn 76 Jahre. Histologie: 2 méssiggradig differen-
zierte Adeno-Carcinom in den Oberlappen rechts (a) und links (b), Staging ¢T1b ¢NO Mla
(Metastase vom Zweittumor in Prostata), UICC Ib, Grading G II. FEV1: 2,661 (86%).
Begleiterkrankungen: Prostata-Ca, (metastasiert), Herpes zoster. Karnofsky-Index 60%.
Volumen PET/CT (a): 6,56 ml. Volumen DWI (a): 4,06 ml.
Volumen PET/CT (b): 2,96 ml. Volumen DWI (b): 4,49 ml.

Abbildung 29 Fall 12a: CT Lungenfenster und DWI
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Abbildung 30 Fall 12b: CT Lungenfenster und DWI
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Fall 13

Ménnlicher Patient, Alter bei Therapiebeginn 69 Jahre. Histologie: PEC im linken Ober-
lappen, Staging ¢T3 ¢N2 ¢M0, UICC Illa, Grading G III. FEV1: 2,281 (76%). Begleiter-
krankungen: Vorhofflimmern. 100 Pack Years, Karnofsky-Index 80%.

Volumen PET/CT: 175,71 ml. Volumen DWI: 197,85 ml.

Abbildung 31 Fall 13: CT Lungenfenster und DWI. Hier ist die bessere unterschiedliche
Unterscheidbarkeit von Atelektase in CT und DWI gut sichtbar.
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Fall 14

Ménnlicher Patient, Alter bei Therapiebeginn 63 Jahre. Histologie: Niedrig differenziertes
PEC im linken Oberlappen, Staging ¢T3-4 cN<2 ¢cM0, UICC Illa, Grading G III. FEV1:
1,921 (66%). Begleiterkrankungen: Diabetes mellitus I, Z. n. operativer Versorgung eines
Zungengrund-Carcinom links (pT2 pN2 ¢cMO0) mit Rezidiv-OP und Radiatio/Chemo mit
59,6 Gy 2006, arterielle Hypertonie, chronische Niereninsuffizienz. 25 Pack Years, Karnofsky-
Index 80%.

Volumen PET/CT: 16,30 ml. Volumen DWI: 24,80 ml.

Abbildung 32 Fall 14: CT Lungenfenster, FDG-PET/CT und DWI
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Fall 15

Ménnlicher Patient, Alter bei Therapiebeginn 68 Jahre. Histologie: Nicht verhornendes
PEC im linken Oberlappen, Staging ¢T2 ¢cN<2 ¢cMO0, UICC Ila, Grading G III. FEV1:
1,571 (56%). Begleiterkrankungen: Upside-down-Magen, Cholezystektomie 2010, Tierhaar-
und Pollenallergie, Bauchwandhernie. 40 Pack Years, Karnofsky-Index 80%.

Volumen PET/CT: 18,65 ml. Volumen DWI: 10, 87 ml.

Abbildung 33 Fall 15: CT Abdomenfenster und DWI
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Fall 16

Maénnlicher Patient, Alter bei Therapiebeginn 68 Jahre. Histologie: Mikroinvasives verhor-
nendes PEC im linken Oberlappen, Staging ¢T4 ¢N<2 ¢cM0. FEV1: 2,01 (71%). Keine
Begleiterkrankungen. 30 Pack Years, Karnofsky-Index 90%.

Volumen PET/CT: 22,88 ml. Volumen DWI: 30, 75 ml.

Abbildung 34 Fall 16: CT Abdomenfenster, Lungenfenster und DWI. Im CT ist der
Tumor kaum abgrenzbar.
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Diskussion

Fiir die Strahlentherapie ist die méglichst genaue Konturierung des Tumors auflerordentlich
wichtig. Hinsichtlich der Volumetrie korrelierten die PET /CT- und DWI-basierten Volumina
dieser Studie sehr gut. Generell waren dabei die DWI-basierten Volumina etwas gréfer als
die PET/CT-basierten, der Mittelwert des Grofilenunterschieds betrug 10,0 ml. Bei kleinen
Volumina war der relative Unterschied grofler als bei grofieren Volumina.

Der durchschnittliche Groflenunterschied betrug 25,7%. Dieser Unterschied mag grof3
erscheinen. Bei einem Tumor mit 66,6 m! Volumen (das durchschnittliche Volumen aller
Tumoren dieser Studie) entspricht dies aber lediglich einer dreidimensionalen Expansion
um ca. 2mm in Radius. Vor diesem Hintergrund relativiert sich der Gréflenunterschied
auf ein akzeptables Ma8, sodass die riumliche Ubereinstimmung zwischen den beiden
Methoden als zufriedenstellend gewertet werden kann.

Dies wird auch widergespiegelt durch einen durchschnittlichen Dice-Koeffizienten von
0,67 und eine mittlere Hausdorff-Distanz von 2,25 mm (£ 0,72mm). Bei der Auswertung
von Tumorkonturen und GTV wird iiblicherweise davon ausgegangen, dass bei einer
durchschnittlichen Hausdorfl-Distanz von < 2,5mm und ab einem Dice-Koeflizient von
> 0,7 die Ubereinstimmung zufriedenstellend ist.

Die maximale Hausdorff-Distanz, die sich auf Extremwerte in der volumetrischen Aus-
wertung bezieht, betrug jedoch > 15mm (s. dazu auch Abschnitt ,,Hausdorff-Distanz“
auf Seite 33). Diese Entfernung hitte unter realen Planungsbedingungen standardméfig
verwendete Sicherheitssdume iiberschritten, wenn diese vom kleineren der Volumina stGTV
oder dwGTYV abgeleitet worden wéren (Sicherheitssiume werden vom bestimmten GTV
abgeleitet und sind iiblicherweise kleiner als 15mm). Die mittlere Hausdorff-Distanz war
jedoch hinreichend klein, sodass das Verfahren weiterhin fiir die klinische Forschung — mit
einer guten Aussicht auf Ubernahme in die Routine — interessant bleibt.

Die Analyse mit dem Bland-Altman-Plot in Abb. 15 auf Seite 41 zeigt, dass die Ahn-
lichkeit zwischen den beiden Konturen iiber die gesamt Spannweite der untersuchten Tu-
morvolumina (3,0 — 286,1ml im PET/CT) gut ist. Man kann daher davon ausgehen, dass
DWI-basierte Konturen eine vergleichbare Genauigkeit aufweisen wie PET /CT-basierte

Konturen.
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Dariiber hinaus gelang die Unterscheidung zwischen Tumorgewebe und Atelektasen
in der Kombination DWI/ADC besser als in CT und auch der T2-Sequenz, da die in
Atelektasen stark herabgesetzte Diffusion dort wesentlich deutlicher nachweisbar war (s.
Abb. 23 und 28).

Eine ebenfalls am Universitatsklinikum des Saarlandes durchgefithrte Untersuchung
von Schaefer et al. aus dem Jahre 2013 hatte bereits die volumetrischen Ergebnisse einer
préoperativen PET/CT-Untersuchung mit den tatsédchlichen Volumina der Tumoren nach
vollstéandiger operativer Resektion bei 15 Patienten mit NSCLC verglichen [48]. Die Ergeb-
nisse zeigten eine hohe Korrelation der pathologisch bestatigten volumetrischen Resultate.
Die Volumina waren jedoch im PET/CT im Mittel um 32,5%(+£ 26, 5) groBer als die tat-
séchliche Grofle des Tumors im OP-Resektat. Vor diesem Hintergrund ist es naheliegend
anzunehmen, dass auch das dwGTV die Grofle des realen Tumors um einen geringen Betrag
ibertrifft.

Fiir die vorliegende Studie konnte aus Kapazitatsgriinden kein zeitlich unmittelbar zu-
sammenhéngender Vergleich zwischen den beiden Methoden FDG-PET/CT und DWI
durchgefithrt werden, da keine explizite FDG-PET-Planungsbildgebung als Wiederholungs-
untersuchung nach dem initialen FDG-PET-Staging erfolgte.So lag einerseits zwischen
den Daten des CT und der MRT eine Zeitspanne (s. Seite 28), andererseits bestanden
auch diskrete Unterschiede in der Lagerung der Patienten in CT und MRT, die zu einer
Bewegung, Dehnung oder Stauchung der Tumorgeometrie in der Bildgebung fithren kénnen.
So wurden Zeitdifferenz und Lagerungsdifferenz in Kauf genommen und die Daten der
MRT mit den auf herkdmmliche Weise aus PET und CT ermittelten GTV verglichen.
Die Atemverschieblichkeit der Primértumoren wurde in allen Bilddatensdtzen nicht ex-
plizit objektiviert. Dies hat moglicherweise zu einem Teil zur Differenz der ermittelten
Tumorvolumina beigetragen.

Wias sind nun die moéglichen Vorteile des DWI in der Bestrahlungsplanung des NSCLC?
Unsere Ergebnisse unterstiitzen auch die Erkenntnis, dass das mediastinale Lymphknoten-
Staging des NSCLC auf Grundlage von DWT oder von PET /CT mit vergleichbarer Qualitét
und Genauigkeit durchgefithrt werden kann, wenn ein valides Protokoll dafiir angewendet

wird. Darauf weist die Meta-Analyse von Wu et al. hin, in der 19 Studien mit insgesamt 2845
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Patienten zur Qualitdt von DWI- und PET/CT-basiertem préaoperativem mediastinalem
Staging bei NSCLC miteinander verglich. Die Analyse kam zu dem Schluf}, dass die
Diffusionsbildgebung eine zuverlédssige Alternative zum PET/CT im priaoperativem Staging
des NSCLC sei [49].

Eine Studie von Nomori et al. hat 2015 zeigen kénnen, dass das DWI im mediastinalen
Lymphknotenstaging genauer sein kann als PET/CT [32]. Auch dies ist ein weiteres Indiz
fiir die Wertigkeit der Diffusionsbildgebung in diesem Zusammenhang.

Auch wenn sich die DWI in erster Linie wegen ihrer Starken in der Lymphknotendia-
gnostik in der Bestrahlungsplanung etablieren sollte, wird die Primartumorausdehnung
in der DWI ebenfalls nicht unberiicksichtigt bleiben und die Zielvolumenkonturierung
beeinflussen. Die vorliegende Studie quantifiziert zum ersten Mal den Einfluss der DWI
auf die Volumenbestimmung des Primértumors. Somit liefert sie eine Grundlage, um die
Relevanz der DWI als Einflussgréfie in der Zielvolumenkonturierung zu bemessen.

Das DWI kann durchaus die Rolle eines deutlich vielseitigeren, aber dennoch zuverlassi-
gen Diagnostikwerkzeugs einnehmen. Es kann sehr zeitnah und ohne grofle Wartezeiten
zur Therapieplanung eingesetzt werden, da geeignete Kernspintomographen in nahezu
allen grofleren Radiologieabteilungen vorhanden sind und da die Aufnahmedauer mit 20
Minuten relativ kurz ist. PET-CT Geréte stehen in geringerer Anzahl zur Verfiigung und
sind oft stark ausgelastet, sodass in der Regel keine Moglichkeit fiir strahlentherapeutische
Abteilungen besteht, ein dezidiertes Planungs-FDG-PET durchzufiihren. Dies wirkt sich
negativ auf Therapie und Prognose aus.

Des Weiteren ist die Ortsauflosung des DWI mit 1 — 2 mm deutlich besser als die 5 mm,
die heute tibliche FDG-PET-Geréte leisten konnen [41, 40].

Die Gesamtkosten sowohl in finanzieller Hinsicht, als auch im tibertragenen Sinne fiir die
Gesundheit der Patienten im Hinblick auf die Wartezeit mit méglichem Groéflenwachstum
des Tumors sind deutlich niedriger als die des PET/CT. Dies zeigte 2010 deutlich eine
Studie von Everitt et al.: Bei einem 82 Patienten starken Kollektiv mit NSCLC v. a. im
Stadium III betrug der Median des Zeitraums zwischen initialem CT und FDG-PET/CT
28 Tage. In diesem Zeitraum hatten 11 Patienten einen TNM-Progress, bei 8 Patienten

dnderte sich das Therapiekonzept von kurativ auf palliativ [50]. Der Bericht der IAEA
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(International Atomic Energy Agency) von 2014 empfiehlt sogar, ein FDG-PET nicht in
die Therapieplanung einzuschlieflen, sollte es élter als 28 Tage sein [51].

Somit bietet das DWI eine flexible und zuverldssige Methode, die tatsadchliche Tu-
morausdehnung zum Zeitpunkt der Bestrahlungsplanung anzuzeigen und eine validere

Zielvolumendefinition zu gewéhrleisten.
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Fazit

Das in dieser Studie gezeigte Potential der DWI-basierten Therapieplanung sollte in klini-
schen Folgestudien weiter evaluiert werden, in denen die DWI-Bildgebung als Grundlage
fiir klinisch verwendete Bestrahlungsplanungen benutzt wird.

Die unabhéngig voneinander erstellten Konturen auf Grundlage der DWI und des
PET/CT erbrachten Ergebnisse von guter Ubereinstimmung. In manchen Féllen lagen die
Tumorvolumina jedoch relativ weit auseinander. Volumina auf Grundlage der DWI sind
statistisch signifikant, jedoch in absoluten Zahlen ausgedriickt nur wenig grofler als die
Volumina auf Grundlage des PET/CT. Dies gewéhrleistet aber auch, dass das DWI keinen
Anteil einer Tumormasse auslésst, den das PET/CT erfasst hétte.

Bisher existieren keine klinische Daten, die die Qualitidt der DWI-basierten Konturierung
belegen. Fiir einen Einsatz der DWI ist die Entwicklung von Standardprozeduren fiir die
DWI-basierte Konturierung notwendig. Ebenso fehlen bisher feste Richtlinien fiir die visuelle
Konturierung. Die interobserver Reproduzierbarkeit der Konturierung auf Grundlage des
DWT ist daher noch nicht gewéhrleistet, wahrend dieser Aspekte im Kontext des FDG-PET
wahrend der letzten zwei Dekaden extensiv wissenschaftlich aufgearbeitet wurde.

Weitere prospektive Studien werden notwendig sein, um Sicherheit und Effizienz der
DWI-basierten Strahlentherapie des NSCLC zu bewerten. Momentan ist die DWI eine
vielversprechende Methode, die moglicherweise Einzug in die Therapieplanung des NSCLC

halten wird.
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Teil IV.

Anhang

Einteilung der Tumorstadien des NSCLC

In der aktuellen 7. Auflage der TNM-Klassifikation fiir bosartige Tumoren werden die
Stadien des NSCLC wie folgt definiert:
T1: Tumor < 3cm (la: < als2em, 1b: > 2em < 3cm)
T2: Tumor > 3cm aber < 7cm (2a: > 3em < 5em, b: > 5em < Tem) oder Tumor mit
einer der folgenden Eigenschaften:
o Infiltriert die viszerale Pleura
o Hauptbronchius > 2¢m distal der Karina mitbetroffen
o Tumorbedingte partielle Atelektase
T3: Tumor > 7cm oder Tumor im Hauptbronchius < 2¢m distal der Carina, aber
ohne Beteiligung der Karina, oder Tumor-assoziierte komplette Atelektase/obstruktive
Pneumonie oder zusétzlicher Tumorknoten im selben Lungenlappen oder eine der folgenden
Stukturen infiltriert:
e Brustwand
e Diaphragma
e N. phrenicus
o Mediastinale Pleura
e Parietales Perikard
T4: Tumor jeder Grofle, der eine der folgenden Strukturen infiltiert:
o Mediastinum
o Herz
e GroBle Gefifle
o Trachea
e N. laryngeus recurrens
« Osophagus
o Wirbelkérper
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Karina

e Zusitzlicher Tumorknoten in einem anderen ipsilateralen Lungenlappen

Die prognostisch wichtigen Einteilung nach UICC ( Union internationale contre le cancer)

sind definiert wie folgt [33, 34]:

I: T1, NO, MO

Ib: T2, NO, MO

Il a: T1 /T2, N1, MO

IT b: T3, NO, MO

IIT a unilevel: T3, N1, MO

IIT a multilevel: T1/2/3, N2, M0

III b: jedes T, N3, MO; T4, jedes N, MO

1V: Jedes T, jedes N, M1
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