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I 1984 blev den første magnetisk resonans (MR) scanner i Danmark installeret, doneret af Simon Spies. I dag er
MR-scanneren et uundværligt diagnostisk apparatur på hospitalerne indenfor et utal af undersøgelser og sygdomme.

Magneter og brintkerner
MR-scanningen udnytter, at brintkerner (protoner) op-
fører sig som små magneter. Når de anbringes i et mag-
netfelt, så vil der være en svag ensretning af disse. Jo
kraftigere magnetfeltet er, desto større bliver den sam-
lede ensretning. Det kraftige, statiske magnetfelt skabes
ved hjælp af superledende magnetspoler. Kliniske MR-
scannere har typisk et felt på 1,5 Tesla eller 3,0 Tesla.
De små protonmagneter har en egenrotation omkring
magnet-aksen. På grund af kvantefysikken kan denne
akse ikke være nøjagtigt parallel med magnetfeltet, og
den vil derfor udføre en roterende bevægelse omkring
feltretningen, akkurat ligesom en snurretop, der står
skævt i Jordens tyngdefelt (præcession). Hastigheden
eller frekvensen for denne rotationsbevægelse er pro-
portional med det magnetfelt, som brintkernen oplever1

Under MR-scanningen “skubbes” der til brintker-
nerne med den virkning, at ensretningen bliver re-
duceret. Dette gøres med pulser af radiobølger, hvis
frekvens er i resonans med brintkernernes rotation
omkring magnetfeltretningen. Efter påvirkningen med
radiobølgepulser vil samlingen af brintkerner søge til-
bage mod den oprindelige ensretning langs det stati-
ske magnetfelt. Under denne relaksationsproces vil der
blive udsendt radiobølger fra kroppen, og det er disse
små signaler, der danner grundlag for MR-billederne.
Hvor hurtigt relaksationen foregår afhænger af, hvil-
ken vævsstruktur brintatomerne befinder sig i. Det er
denne forskel i relaksationstid for forskellige vævs-
typer, der giver den gode kontrast mellem vævstyper
i MR-billederne. Under udlæsningen af MR-signalet
påtrykkes yderligere magnetfelter, der varierer lineært
som funktion af position – disse magnetfelter kaldes
gradienterne. Der skabes dermed en sammenhæng mel-
lem brintkernernes rotationsbevægelse og positionen,
hvorved billederne kan beregnes.

Implementering af MR i stråleterapien
Netop bløddelskontrasten har gjort MR-scanneren es-
sentiel i forbindelse med kræftdiagnostik og opfølg-
ning på behandling. MR-scannerens mange kontrast-
muligheder gør det muligt at adskille tumoren fra det
normale, raske væv. Muligheden for tydeligt at kunne
omkranse tumorer har gjort, at MR-scannere i dag
placeres på kræftafdelingerne og anvendes til optagelse
af MR-billeder målrettet planlægning af efterfølgende
stråleterapi, se figur 1.

Figur 1. MR-scanner dedikeret til MR-scanninger anvendt
til planlægning af stråleterapi (øverst) og eksempel på spo-
lesetup i forbindelse med MR-scanning af patienter fikseret
i plastikform til hovedet (nederst).

Figur 2. CT-scanning (øverst) og MR-scanning (nederst) af
patient med prostatakræft.

1Denne 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 på en CT-scanning og en
MR-scanning af den samme patient med prostatakræft.
Her ses tydeligt den store bløddelskontrast på MR-
billedet, der bl.a. gør det muligt lettere at identificere
prostata sammenlignet med CT-billedet. Dette kan mu-
liggøre reducering af det volumen, der skal modtage
høj stråledosis til behandling, og dermed også reducere
stråledosis til det omkringliggende raske væv og der-
med begrænse følgeskader fra behandlingen.

Det er dog ikke uden udfordringer at implemen-
tere MR-scanneren i stråleterapiens arbejdsgang. MR-
scannerens kraftige magnetfelt begrænser hvilket ud-
styr, der kan anvendes sammen med MR-scanneren.
Da der ved beregning af MR-billederne antages en
sammenhæng mellem frekvens og position, så afhæn-
ger den geometriske nøjagtighed i MR-billederne af
et homogent statisk magnetfelt og lineære gradienter.
Hvis dette ikke er tilfældet, så kan man ikke stole
på placeringen af tumor og omkringliggende organer
i billederne, hvilket jo er essentielt for planlægning af
strålebehandling. Det gælder også, 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,
så som manglende signal og fejlplacering af pixels i
billedet.

En MR-optagelse tager adskillige minutter, og det
er væsentligt, at patienten ligger stille under hele op-
tagelsen, da der ellers kommer fejl, hvorved man ikke
længere kan stole på geometrien i billederne. Dernæst
kommer tilpasning til patient-immobiliseringsdevices
anvendt indenfor stråleterapien, fx masker anvendt til
fiksering af patienter, der skal behandles for hoved-
halskræft, figur 1 (nederst). Da MR-scannere målrettet
stråleterapien er et lille nicheområde for producenterne,
så må man anvende de spoleløsninger producenterne
anvender til standard kliniske undersøgelser. Dette kan
til tider være en udfordring, hvor stråleterapiafdelinger-
ne må “opfinde” egne løsninger.

I forbindelse med arbejdsgangen for planlægning af
ekstern strålebehandling er MR-scanneren blevet endnu
et led i kæden, da en CT-scanning stadig er nødvendig.
CT-scanningen anvendes til beregning af dæmpningen
af fotonerne fra acceleratoren gennem vævet, så man
med stor nøjagtighed kender den faktisk leverede dosis
til både tumor og raske væv. MR-billederne bliver så
efterfølgende i planlægningsprogrammet sammenholdt
med CT-billederne. Et fremtidigt mål er selvfølgelig at
kunne beregne dæmpningen baseret på MR-billeder så-
ledes at CT-scanningen kan tages ud af arbejdsgangen.
Dette vil også eliminere usikkerheden i billedregistre-
ringen med CT-billederne.
Funktionel billeddannelse
Gråtoneværdierne i almindelige MR-billeder er relative
værdier. Dvs. de varierer fra undersøgelse til undersø-
gelse og fra patient til patient, og afhænger af MR-
scannerens personspecifikke kalibrering og forstærk-
ning. Gråtoneværdierne kan ikke anvendes til sammen-
ligning mellem to scanninger eller patienter. Der findes
dog MR-teknikker, der kan kvantificere fysiologiske
egenskaber som vævstruktur (diffusionsvægtet MRI) og

blodtilstrømning (dynamisk kontrastbaseret MRI). Ved
diffusionsvægtet MRI kan brintatomernes vandring i
vævet måles og visualiseres, som vist i figur 5 (øverst).
Her ses et diffusionsvægtet MR-billede (farver) overlej-
ret et anatomisk gråtonebillede. Farverne viser, hvor der
er stærkt begrænset diffusion svarende til tumoren. Det-
te skyldes, at vævsstrukturen i tumoren er anderledes
end i normalt væv. Dette er illustreret i figur 3, hvor der
vises væv med lav celletæthed (figur 3 t.v.), der tillader
højere grad af diffusion sammenlignet med væv med
høj celletæthed (figur 3 t.h.), hvor diffusionen er stærkt
begrænset.

Figur 3. Illustration af diffusion i væv med lav celletæthed
(a), der tillader højere grad af diffusion end væv med høj
celletæthed (b), hvor diffusionen er yderligere begrænset.

Ved at optage billeder med forskellig følsomhed for
diffusion – for MR defineret ved b-værdien – kan væ-
vets diffusionskoefficient beregnes; den såkaldte ADC-
værdi. Denne beregnes ved hjælp af signalintensiteter-
ne, S, for hver voxel (3d pixel) optaget ved forskellige
diffusionsfølsomheder eller b-værdier.

S(b) = S0e
−b·ADC (1)

ADC-værdien er et kvantitativt udtryk for diffusionen
i vævet og reflekterer derfor den cellulære struktur i
vævet. Afhængig af opsætningen af den kliniske MR-
diffusionsoptagelse, så er optagelsen følsom for diffu-
sionsbevægelser i størrelsesorden 30-40 µm – altså i
samme størrelsesskala som cellerne.

Til forskel fra almindelige MR-billeder med relative
signalintensiteter, så er ADC-værdien netop en kvanti-
tativ værdi, der muliggør både 1) kvantitativt at diffe-
rentiere en tumor fra normalvæv på grund af forskellige
cellestrukturer og 2) at følge behandlingseffekten over
tid. Da strålebehandlingen ødelægger tumorcellerne så
disse dør, så ændres den cellulære struktur i tumorvævet
og dermed ændres diffusionsegenskaberne i vævet. I
figur 4 vises netop et eksempel på dette. Her ses bille-
der af ADC-værdierne henholdsvis før start af ekstern
strålebehandling og to uger inde i behandlingsforløbet.
Tumoren er indtegnet med grøn streg. ADC-værdierne
for de to indtegninger af tumor sammenlignes i boks-
plottet. Boksplottet viser ADC-værdierne for indtegnet
tumor for henholdsvis før start af behandling (ven-
stre boksplot) og to uger inde i behandlingsforløbet
(højre boksplot). Ved sammenligning af de to ses det,
at ADC-værdien øges som funktion af behandlingen.
Vævstrukturen ændres og diffusionen er nu knap så
begrænset som før behandlingsstart. Det kan også ses
på de to ADC-billeder at området med begrænset diffu-
sion reduceres – altså at behandlingen virker og tumor
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skrumper. Diffusionsvægtet billedkontrast er unik for
MR-teknologien.

Figur 4. Øverst: Eksempel på ADC-billeder for patient
med livmoderhalskræft. Tumor er indtegnet med grøn streg.
Figuren viser ADC-billede før ekstern strålebehandling og
2 uger inde i behandlingen. Nederst: Boksplot der viser
forskellen i ADC-værdierne før og under behandlingen.

Figur 5. Øverst: Diffusionsvægtet MR-billede (farver)
overlejret et anatomisk gråtone-MR-billede. Nederst: Dy-
namisk kontrastbaseret MR-billede (farver) overlejret et
anatomisk billede. I dette tilfælde repræsenterer farverne
volumenfordelingen af kontraststoffet.

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

leder. Kontraststoffet, der anvendes, har paramagneti-
ske egenskaber og påvirker dermed MR-signalet, hvor
kontraststoffet forefindes. De optagne opladningskurver
i tumoren og arterierne kan tilsammen anvendes til
beregning af kvantitative, fysiologiske vævsegenskaber,
figur 5 (nederst). Blodkarrene i tumorer adskiller sig
fra blodkar i normalvæv ved at være kaotiske og mere
utætte. Dette gør bl.a., at kontraststoffet ophobes i
tumoren, og at flow af kontraststof til og fra tumoren
adskiller sig fra normalvæv.

Begge metoder har stort potentiale til diagnostice-
ring af kræft, men i høj grad også i forbindelse med
overvågning af behandlingseffekten i forbindelse med
stråleterapi, som vist i figur 4. Der kører flere kliniske
forskningsprojekter, der undersøger muligheden for at
anvende de funktionelle billeder til planlægning af strå-
leterapi, således at fx væv med høj celletæthed beregnet
på basis af diffusionsegenskaberne får højere dosis end
det omkringliggende væv. I yderste tilfælde kunne man
forestille sig, at stråledosis blev beregnet og leveret
baseret på de kvantitative funktionelle værdier: “Dose-
painting by numbers”.

MR er ikke den eneste billedteknologi, der kan give
information om tumorens fysiologi. Med CT-scanning
er det også muligt at lave dynamiske optagelser, hvor
der sprøjtes 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 markører i kontraststoffet.
Til PET-scanning af kræftdiagnostik anvendes typisk
FDG2 som kontraststof. Dette kontraststof fremhæver
områder med øget metabolisme så som tumorer. Men
mange nye specifikke kontraststoffer til PET er på vej.
Ulempen ved PET sammenlignet med MR og CT er
en ringere rumlig og tidslig opløsning af billederne.
For at råde bod på dette er det nu muligt at anskaffe
sig en PET/MR-scanner. Hermed er det muligt at lave
samtidige optagelser af MR-billeder med høj opløsning
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 værdi er
endnu ikke valideret.
Potentiale
Integrationen af MR-scanneren i arbejdsgangen til plan-
lægning af stråleterapi har allerede vist sit værd (1).
Men der arbejdes fortsat på at integrere MR-scanneren
yderligere, fx ved at lade MR-scanningerne erstatte
CT-scanningerne, således at dette led kan udelades i
arbejdsgangen. Dernæst er potentialet i anvendelse af
funktionel billeddannelse heller ikke fuldt implemente-
ret og mangler stadig afdækning og validering.

Den totale integration af MR-scanneren i stråle-
terapien er på vej i samarbejdet mellem Philips og
Elekta, der har integreret MR-scanneren og strålekil-
den/acceleratoren, således at der kan MR-scannes, plan-
lægges og behandles i samme arbejdsgang. Så der er
stadig meget arbejde foran os, før MR-scannerens fulde
potentiale er fuldt integreret i stråleterapiens arbejds-
gange.

2Se artiklen om “Nuklearmedicin – PET og nye sporstoffer”.
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