Magnetisk Resonans billeddannelse i straleterapien

Af Soren Haack, Indkpb & Medicoteknik, Region Midtjylland. I samarbejde med Onkologisk Afdeling & Rgntgen &
Skanning, Aarhus Universitetshospital

1 1984 blev den fgrste magnetisk resonans (MR) scanner i Danmark installeret, doneret af Simon Spies. I dag er
MR-scanneren et uundverligt diagnostisk apparatur pa hospitalerne indenfor et utal af undersggelser og sygdomme.

Magneter og brintkerner

MR-scanningen udnytter, at brintkerner (protoner) op-
fgrer sig som sma magneter. Nar de anbringes i et mag-
netfelt, sa vil der vere en svag ensretning af disse. Jo
kraftigere magnetfeltet er, desto stgrre bliver den sam-
lede ensretning. Det kraftige, statiske magnetfelt skabes
ved hjelp af superledende magnetspoler. Kliniske MR-
scannere har typisk et felt pa 1,5 Tesla eller 3,0 Tesla.
De sma protonmagneter har en egenrotation omkring
magnet-aksen. Pa grund af kvantefysikken kan denne
akse ikke veere ngjagtigt parallel med magnetfeltet, og
den vil derfor udfgre en roterende bevagelse omkring
feltretningen, akkurat ligesom en snurretop, der star
skaevt i Jordens tyngdefelt (praecession). Hastigheden
eller frekvensen for denne rotationsbevagelse er pro-
portional med det magnetfelt, som brintkernen oplever!

Under MR-scanningen “skubbes” der til brintker-
nerne med den virkning, at ensretningen bliver re-
duceret. Dette ggres med pulser af radiobglger, hvis
frekvens er i resonans med brintkernernes rotation
omkring magnetfeltretningen. Efter pavirkningen med
radiobglgepulser vil samlingen af brintkerner sgge til-
bage mod den oprindelige ensretning langs det stati-
ske magnetfelt. Under denne relaksationsproces vil der
blive udsendt radiobglger fra kroppen, og det er disse

Figur 1. MR-scanner dedikeret til MR-scanninger anvendt

Smé Signaler, der danner grundlag for MR—bﬂledeI‘ne. til planlgegning af Strﬁleterapi (Qverst) og eksempel pﬁ spo-
Hvor hurtigt relaksationen foregar athaenger af, hvil- lesetup i forbindelse med MR-scanning af patienter fikseret
ken vavsstruktur brintatomerne befinder sig i. Det er i plastikform til hovedet (nederst).

denne forskel i relaksationstid for forskellige vavs-
typer, der giver den gode kontrast mellem vavstyper
i MR-billederne. Under udlesningen af MR-signalet
patrykkes yderligere magnetfelter, der varierer lineart
som funktion af position — disse magnetfelter kaldes
gradienterne. Der skabes dermed en sammenh&ng mel-
lem brintkernernes rotationsbevagelse og positionen,
hvorved billederne kan beregnes.

Implementering af MR i straleterapien

Netop blgddelskontrasten har gjort MR-scanneren es-
sentiel i forbindelse med kreftdiagnostik og opfelg-
ning pa behandling. MR-scannerens mange kontrast-
muligheder ggr det muligt at adskille tumoren fra det
normale, raske vev. Muligheden for tydeligt at kunne
omkranse tumorer har gjort, at MR-scannere i dag
placeres pa kraeftafdelingerne og anvendes til optagelse
af MR-billeder malrettet planleegning af efterfglgende
straleterapi, se figur 1.

Figur 2. CT-scanning (gverst) og MR-scanning (nederst) af
patient med prostatakraeft.

"Denne klassiske beskrivelse er strengt taget ikke korrekt, men meget nyttig for programmering af MR-scanneren.
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I figur 2 ses et eksempel pa en CT-scanning og en
MR-scanning af den samme patient med prostatakreeft.
Her ses tydeligt den store blgddelskontrast pa MR-
billedet, der bl.a. ggr det muligt lettere at identificere
prostata sammenlignet med CT-billedet. Dette kan mu-
ligggre reducering af det volumen, der skal modtage
hgj straledosis til behandling, og dermed ogsa reducere
straledosis til det omkringliggende raske vaev og der-
med begranse fglgeskader fra behandlingen.

Det er dog ikke uden udfordringer at implemen-
tere MR-scanneren i strileterapiens arbejdsgang. MR-
scannerens kraftige magnetfelt begraenser hvilket ud-
styr, der kan anvendes sammen med MR-scanneren.
Da der ved beregning af MR-billederne antages en
sammenhang mellem frekvens og position, sa afthaen-
ger den geometriske ngjagtighed i MR-billederne af
et homogent statisk magnetfelt og lineere gradienter.
Hvis dette ikke er tilfeeldet, s kan man ikke stole
pa placeringen af tumor og omkringliggende organer
i billederne, hvilket jo er essentielt for planlegning af
stralebehandling. Det gaelder ogsa, hvis patienterne har
indopereret metal i kroppen af den ene eller anden art
— fx kunstige hofter af titanium. Metallet i kroppen vil
“forstyrre” magnetfeltet og skabe store fejl i billedet,
sa som manglende signal og fejlplacering af pixels i
billedet.

En MR-optagelse tager adskillige minutter, og det
er vasentligt, at patienten ligger stille under hele op-
tagelsen, da der ellers kommer fejl, hvorved man ikke
leengere kan stole pa geometrien i billederne. Dernaest
kommer tilpasning til patient-immobiliseringsdevices
anvendt indenfor strileterapien, fx masker anvendt til
fiksering af patienter, der skal behandles for hoved-
halskreeft, figur 1 (nederst). Da MR-scannere malrettet
straleterapien er et lille nicheomrade for producenterne,
sa ma man anvende de spolelgsninger producenterne
anvender til standard kliniske undersggelser. Dette kan
til tider veere en udfordring, hvor straleterapiafdelinger-
ne ma “opfinde” egne lgsninger.

I forbindelse med arbejdsgangen for planlegning af
ekstern stralebehandling er MR-scanneren blevet endnu
et led i keden, da en CT-scanning stadig er ngdvendig.
CT-scanningen anvendes til beregning af dempningen
af fotonerne fra acceleratoren gennem vavet, sa man
med stor ngjagtighed kender den faktisk leverede dosis
til bade tumor og raske vev. MR-billederne bliver sa
efterfglgende i planl®gningsprogrammet sammenholdt
med CT-billederne. Et fremtidigt mal er selvfglgelig at
kunne beregne dempningen baseret pdA MR-billeder sa-
ledes at CT-scanningen kan tages ud af arbejdsgangen.
Dette vil ogsa eliminere usikkerheden i billedregistre-
ringen med CT-billederne.

Funktionel billeddannelse

Gratonevardierne i almindelige MR-billeder er relative
vaerdier. Dvs. de varierer fra undersggelse til undersg-
gelse og fra patient til patient, og athenger af MR-
scannerens personspecifikke kalibrering og forstaerk-
ning. Gratoneveardierne kan ikke anvendes til sammen-
ligning mellem to scanninger eller patienter. Der findes
dog MR-teknikker, der kan kvantificere fysiologiske
egenskaber som vavstruktur (diffusionsvagtet MRI) og

KVANT, maj 2016 — www.kvant.dk

blodtilstrgmning (dynamisk kontrastbaseret MRI). Ved
diffusionsvegtet MRI kan brintatomernes vandring i
veevet males og visualiseres, som vist i figur 5 (@verst).
Her ses et diffusionsvagtet MR-billede (farver) overlej-
ret et anatomisk gratonebillede. Farverne viser, hvor der
er sterkt begrenset diffusion svarende til tumoren. Det-
te skyldes, at vavsstrukturen i tumoren er anderledes
end i normalt vav. Dette er illustreret i figur 3, hvor der
vises vaev med lav celletethed (figur 3 t.v.), der tillader
hgjere grad af diffusion sammenlignet med vaev med
hgj celletzthed (figur 3 t.h.), hvor diffusionen er sterkt
begrenset.
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Figur 3. Illustration af diffusion i veev med lav celletethed
(a), der tillader hgjere grad af diffusion end vev med hgj
celletethed (b), hvor diffusionen er yderligere begraenset.

Ved at optage billeder med forskellig fglsomhed for
diffusion — for MR defineret ved b-vaerdien — kan va-
vets diffusionskoefficient beregnes; den sakaldte ADC-
vaerdi. Denne beregnes ved hjelp af signalintensiteter-
ne, S, for hver voxel (3d pixel) optaget ved forskellige
diffusionsfglsomheder eller b-vardier.

S(b) = Spe 0 APC (1)

ADC-verdien er et kvantitativt udtryk for diffusionen
i vavet og reflekterer derfor den cellulere struktur i
vavet. Afhengig af ops@tningen af den kliniske MR-
diffusionsoptagelse, sa er optagelsen fglsom for diffu-
sionsbevagelser i stgrrelsesorden 30-40 pm — altsa i
samme stgrrelsesskala som cellerne.

Til forskel fra almindelige MR-billeder med relative
signalintensiteter, sa er ADC-vardien netop en kvanti-
tativ veerdi, der muligggr bade 1) kvantitativt at diffe-
rentiere en tumor fra normalvav pa grund af forskellige
cellestrukturer og 2) at fglge behandlingseffekten over
tid. Da stralebehandlingen gdelaegger tumorcellerne sa
disse dgr, sa @ndres den cellulare struktur i tumorvavet
og dermed @ndres diffusionsegenskaberne i vavet. |
figur 4 vises netop et eksempel pa dette. Her ses bille-
der af ADC-vardierne henholdsvis far start af ekstern
stralebehandling og to uger inde i behandlingsforlgbet.
Tumoren er indtegnet med grgn streg. ADC-verdierne
for de to indtegninger af tumor sammenlignes i boks-
plottet. Boksplottet viser ADC-vardierne for indtegnet
tumor for henholdsvis fgr start af behandling (ven-
stre boksplot) og to uger inde i behandlingsforlgbet
(hgjre boksplot). Ved sammenligning af de to ses det,
at ADC-verdien gges som funktion af behandlingen.
Vevstrukturen @ndres og diffusionen er nu knap sa
begrenset som fgr behandlingsstart. Det kan ogsa ses
pa de to ADC-billeder at omradet med begranset diffu-
sion reduceres — altsa at behandlingen virker og tumor
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skrumper. Diffusionsvegtet billedkontrast er unik for
MR-teknologien.
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Figur 4. @verst: Eksempel pa ADC-billeder for patient
med livmoderhalskraft. Tumor er indtegnet med grgn streg.
Figuren viser ADC-billede fgr ekstern stralebehandling og
2 uger inde i behandlingen. Nederst: Boksplot der viser
forskellen i ADC-vardierne for og under behandlingen.

Figur 5. @verst: Diffusionsvaegtet MR-billede (farver)
overlejret et anatomisk gratone-MR-billede. Nederst: Dy-
namisk kontrastbaseret MR-billede (farver) overlejret et
anatomisk billede. I dette tilfeelde reprasenterer farverne
volumenfordelingen af kontraststoffet.

Ved dynamisk, kontrastbaseret MR indgives et kon-
traststof 1 patienten samtidigt med, at der optages bil-

2Se artiklen om “Nuklearmedicin — PET og nye sporstoffer”.
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leder. Kontraststoffet, der anvendes, har paramagneti-
ske egenskaber og pavirker dermed MR-signalet, hvor
kontraststoffet forefindes. De optagne opladningskurver
i tumoren og arterierne kan tilsammen anvendes til
beregning af kvantitative, fysiologiske vavsegenskaber,
figur 5 (nederst). Blodkarrene i tumorer adskiller sig
fra blodkar i normalvaev ved at vaere kaotiske og mere
utette. Dette ggr bl.a., at kontraststoffet ophobes i
tumoren, og at flow af kontraststof til og fra tumoren
adskiller sig fra normalvev.

Begge metoder har stort potentiale til diagnostice-
ring af kreeft, men i hgj grad ogsé i forbindelse med
overvagning af behandlingseffekten i forbindelse med
straleterapi, som vist i figur 4. Der kgrer flere kliniske
forskningsprojekter, der undersgger muligheden for at
anvende de funktionelle billeder til planleegning af stra-
leterapi, saledes at fx veev med hgj celleteethed beregnet
pa basis af diffusionsegenskaberne far hgjere dosis end
det omkringliggende veev. I yderste tilfeelde kunne man
forestille sig, at straledosis blev beregnet og leveret
baseret pa de kvantitative funktionelle verdier: “Dose-
painting by numbers”.

MR er ikke den eneste billedteknologi, der kan give
information om tumorens fysiologi. Med CT-scanning
er det ogsa muligt at lave dynamiske optagelser, hvor
der sprgjtes kontraststof ind samtidigt med der opta-
ges billeder. PET/CT scannere har utallige mulighe-
der for at optage forskellige fysiologiske parametre
ved anvendelse af specifikke markgrer i kontraststoffet.
Til PET-scanning af kraeftdiagnostik anvendes typisk
FDG? som kontraststof. Dette kontraststof fremhaver
omrader med @gget metabolisme sa som tumorer. Men
mange nye specifikke kontraststoffer til PET er pa vej.
Ulempen ved PET sammenlignet med MR og CT er
en ringere rumlig og tidslig oplgsning af billederne.
For at rade bod pa dette er det nu muligt at anskaffe
sig en PET/MR-scanner. Hermed er det muligt at lave
samtidige optagelser af MR-billeder med hgj oplgsning
og kontrast og PET-billeder med tumor-specifikke kon-
traststoffer. PET/MR-scanneren er stadig dyr i anskaf-
felse (ca. 40 mio. kr) og scannerens kliniske veerdi er
endnu ikke valideret.

Potentiale

Integrationen af MR-scanneren i arbejdsgangen til plan-
leegning af straleterapi har allerede vist sit vaerd (1).
Men der arbejdes fortsat pa at integrere MR-scanneren
yderligere, fx ved at lade MR-scanningerne erstatte
CT-scanningerne, sdledes at dette led kan udelades i
arbejdsgangen. Dernast er potentialet i anvendelse af
funktionel billeddannelse heller ikke fuldt implemente-
ret og mangler stadig afdekning og validering.

Den totale integration af MR-scanneren i stréle-
terapien er pa vej i samarbejdet mellem Philips og
Elekta, der har integreret MR-scanneren og stralekil-
den/acceleratoren, saledes at der kan MR-scannes, plan-
leegges og behandles i samme arbejdsgang. Sa der er
stadig meget arbejde foran os, fgr MR-scannerens fulde
potentiale er fuldt integreret i straleterapiens arbejds-

gange.
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