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Ortsaufgeloste Messung von Zellgr6Ben in biologischem Gewebe mit
Methoden der diffusionsgewichteten Magnetresonanztomographie

Die diffusionsgewichtete Magnetresonanztomographie (MRT) ermdglicht die ortsaufgels-
ste Messung der Selbstdiffusion, also der Brownschen Molekularbewegung, beispielsweise
von Wasser im untersuchten Objekt. In biologischem Gewebe oder porésen Medien be-
einflussen die Zell- oder Porenwinde die freie Diffusion der Molekiile: Abhéngig vom
Abstand und der Permeabilitdt dieser Barrieren verringert sich die Wahrscheinlichkeit
fiir grofle Diffusionsstrecken gegeniiber der freien Diffusion. Aus diesem Grund mifit man
in derartigen Objekten fiir lingere Diffusionszeiten 7 erniedrigte effektive Diffusionskoef-
fizienten Deg und kann aus dem funktionellen Zusammenhang Deg(7) auf die ZellgroBe
und die Membranpermeabilitéit zuriickschlieffen.

Diese Arbeit beschreibt ein Verfahren, mit dem auf dieser Grundlage die Zellgro-
en in biologischem Gewebe ortsaufgelost gemessen werden kénnen. Ein eindimensionales
mathematisches Modell der Diffusion in einem unendlichen System permeabler Membra-
nen wurde in Simulationsrechnungen analysiert, und eine Methode wurde entwickelt, um
aus MeBwerten Deg(7) mit vergleichsweise wenig Rechenaufwand die Zellgréfie und die
Permeabilitit zu berechnen. Dieses Verfahren wurde an Karotten erprobt. Es wurden
erstmals Parameterbilder der Zellgréfle berechnet, und die Resultate wurden mit lichtmi-
kroskopisch gemessenen ZellgroBen verglichen; dabei ergab sich eine sehr gute Uberein-
stimmung der Ergebnisse aus beiden Verfahren.

AuBlerdem wurde der Einflul des Rauschens auf die Signalintensitdt in MRT-Bildern
und auf die daraus berechneten Diffusionskoeffizienten untersucht. Zwei Korrekturverfah-
ren, die den Einflufl des Rauschens beseitigen, wurden vorgeschlagen.

Measurement of cell size maps of biological tissue using diffusion-weighted
magnetic resonance imaging

Diffusion-weighted magnetic resonance imaging is a method to measure the self-diffusion
of water or other molecules within the examined object. In biological tissue or porous
media, the walls of cells or pores restrict the free diffusion of molecules. Compared to
free diffusion, the probability for long diffusion distances is reduced depending on the
spacing and the permeability of those barriers. Hence, decreased apparent diffusion coef-
ficients D,pp, are measured for long diffusion times 7 and the dependence D,pp(7) contains
information about the cell size and membrane permeability.

Based on this effect, a method for the calculation of cell size maps of biological tissue
is described in this thesis. A one-dimensional mathematical model of diffusion in an
infinite system of permeable membranes was analyzed in computer simulations and a
method was developed to derive cell size and permeability from measurements of Dypp(7)
with comparably little computational cost. This method was tested in measurements on
carrots and cell size maps were calculated. The results were compared with microscopically
determined cell sizes and were found to agree very well.

The influence of statistical noise on signal intensities in magnetic resonance images
and on calculated diffusion coefficients was analyzed. Two methods to correct for this
influence were proposed.



vi



Inhaltsverzeichnis

|2 Grundlagen|
2.1 Kernspinresonanz| . . . . . . . ... ..o
[2.1.1  Spin und magnetisches Moment der Kerne|. . . . . . .. . ... ..
[2.1.2  Kernspins im Magnetteld] . . . . ... ... ..o
[2.1.3  Makroskopische Magnetisierung|. . . . . . ... ... ... ... ..
[2.1.4  Blochsche Gleichungen|. . . . . . ... ... ... ...
[2.1.5 Spinechos| . . . . . . ...
2.1.6  Stimulierte Echodf. . . . . . . ..o o000 oo
2.1.7 Gradientenechosl . . . .. .. .. . o o
[2.1.8 Inversionspulse| . . . . . . . . . ... L
[2.2  Methoden der MR-Bildgebung| . . . . ... ... ... ... ........
2.2.1 Grundlagen| . . . . . ... .. L
222 Schichtauswahll . . . . ... ... ... ... . ... ... .. ...
2.2.3  MRT mit Spinechos| . . . . . . . .. .. .. ... ...
2.2.4 MR mit stimulierten Echosl . . . . ... ... ... .00
2.2.5 MRT mit Echo-Planar-Imaging-Auslese| . . . . ... ... .. ...
[2.3  Diftusionsgewichtete MR-Tomographie| . . . . . . . . ... ... ... ...
2.3.1 Grundlagen| . . . . . ...
2.3.2  Mefprinzip| . . . . . . . . ...
[2.3.3  Berechnung der Signalabschwéchung . . . . . . ... ... ... ..
[2.3.4  Mikroskopische Erklarung der Signalabschwéchung| . . . . . . . ..
[2.3.5  Berechnung des efiektiven Diffusionskoeftizienten| . . . . . . . . ..
[2.3.6  Eingeschrankte Dittusion in biologischem Gewebe|. . . . . . . . ..

|3 EinfluBB des Rauschens aut Diffusionsmessungen|

3.1 Einleitungf . . . . . ... ... ... .

|3.1.1  Problemstellung und Vorarbeiten| . . . . . . . . ... ... ... ..

[3.1.2  Rauschen in der diffusionsgewichteten MRT| . . . . . . .. ... ..

13.2.1  Allgemeines Korrekturvertahren|

N ot ot

10

14
17
19
20
22
22
25
26
28
28
31
31
32
34
35
36
37

43
43
43
45
47
47
47
48
o1
53
57
o7
58

vii



Inhaltsverzeichnis

[ Ortsaufgeloste ZellgroBenmessung] 61
4.1 Emleitung| . . . . . . . .. 62
4.1.1  Spektroskopische Messungen| . . . . ... ... ... ... ..... 62

[4.1.2  Bildgebende Vertahren|. . . . . . ... ... 00000 63

413 Alternative Methoden| . . . . . ... ... ... ... ... ... .. 64

[4.2  Methoden, Simulationsrechnungen und theoretische Ergebnisse| . . . . . . 65
4.2.1  Simulationsschemal . . . . . . ..o oo 65

[4.2.2  Simulationsergebnisse| . . . . .. ... oo 0oL 68

4.2.3 Firektive Diffusion bel sehr kurzen Diffusionszeiten| . . . . . . . . . 71

[4.2.4  Bestimmung der Modellparameter aus Deg(7)[. . . . . . . . . . .. 72

[4.2.5  Entwicklung einer vereinfachten Modellfunktion|. . . . . . . . . .. 73

|4.2.6  Berechnung der Modellparameter L und P| . . . . . ... .. ... 76

[4.3 Experimentelle Anwendung und Ergebnissel . . . . ... ... ... L. 79
4.3.1  Material und Methodenl . . . . . . . ... o 0oL 79

4.3.2 Lichtmikroskopische Messungen|. . . . . . .. ... ... ... ... 82

4.3.3 Ubersichtsaufnahmen und Relaxationsmessungen| . . . . . . . . . . 84

[4.3.4  Prézisionstests am Wasserphantom| . . . . . . ... ..o 84

|4.3.5  Dittusionsmessungen an biologischem Gewebe] . . . . . . . . . . .. 86

[4.3.6  Auswertung in Bildregionen| . . . . ... ..o 000000 87

4.3.7  Ortsaufgeloste Bestimmung der Zellgrofiel . . . . 0 0 . 0. 000 92

44 Diskussionl. . . . . . ... 96
4.4.1  Mathematisches Modelll . . . . . .. .. ... ... L. 96

4.4.2  Experimentelle Methode| . . . . . . . . . . ... 0oL 97

[4.4.3 Anwendbarkeit auf biologische Systeme] . . . . . . .. ... .. .. 99

5 Zusammenfassung| 103
|A  Eingesetzte Gerate) 107
[A.1 Allgemeiner Aufbau eines MRT-Systems| . . . . . . .. ... ... .. ... 107
[A.2 Eingesetzte MRI-Systeme| . . . . . . . . .. ..o, 109
|A.2.1 Gangkorper-MRT-System| . . . . .. ... ... ... ... ..... 109

|A.2.2 Experimental-MRT-System| . . . . .. ... ... ... ....... 109

[A.3 Computersysteme|. . . . . . . . . . . L 110
[A.3.1 Sun-Workstationl . . . . . ... oo 110

[A.3.2 Computeserver-Cluster des Universitatsrechenzentrums| . . . . . . 110
[Literaturverzeichnis| 111
Danksagung 121

viii



Abbildungsverzeichnis

[2.1 Spinprézession im duleren Magnetteld| . . . . . .. ... ... .00,
[2.2  Bahnkurve des magnetischen Dipolmoments wiahrend des RF-Pulses| . . .
[2.3  'Transversale und longitudinale Relaxation| . . . . . . ... ... ... ...
[2.4  Schematische Darstellung des Spinechos| . . . . . . . ... ... ... ...
[2.5  Schematische Darstellung multipler Spinechos| . . . . . . . .. . . ... ..
[2.6  Schematische Darstellung des stimulierten Echos| . . . . . . .. ... ...
[2.7 Schematische Darstellung des Gradientenechos| . . . . . . ... ... ...
[2.8  Schematische Darstellung der Wirkung des Inversionspulses| . . . . . . ..

2.9  Rohdaten einer axialen Schiadelautnahmel . . . . . .. .. ... ... ...

P10

Wirkungsweise des Schichtauswahlgradienten| . . . . . . . . ... ... ..

211

Schematische Darstellung einer Spinecho-Sequenz| . . . . . . . . ... ...

2.12

k-Raum-Abtastung bei der Spinecho-Sequenz| . . . . . . . ... ... ...

2.13

Schematische Darstellung einer MRT-Sequenz mit stimulierten Echos|. . .

D.14

dSchematische Darstellung einer EPI-Sequenz| . . . . ... ... ... ...

2.15

k-Raum-Abtastung bei der EPI-Sequenz| . . . . . . . ... ... ... ...

2.16

Schematische Darstellung diffusionswichtender MR-Sequenzen|. . . . . . .

217

Schematische Darstellung der eingeschréankten Diffusion| . . . . . . . . ..

2.18

Abhéangigkeit des efl. Diffusionskoeffizienten von der Diffusionszeit)

2.19

Wahrscheinlichkeitsverteilung an permeablen Membranen| . . . . . . . ..

BI

Finflufi der Betragsbildung aut das Hintergrundrauschen| . . . . . . . . ..

[3.2  Einflul der Betragsbildung auf das Signal mit Rauschen| . . . . . . . . ..

3.3 Numerische Simulation: Rauschen und Korrekturvertahren|. . . . . . . . .

[3.4  Anwendung des Korrekturverfahrens fiir normalverteiltes Rauschen| . . . .
3.5 Anwendung des Korrekturverfahrens tiir nicht-normalverteiltes Rauschen|
4.1 Zellgroflenbestimmung, schematisch|. . . . . .. ... ... ... ... ...
|4.2  Simulationsschema zur Berechnung von Deg| . . . . . . . . . . .. ... ..
4.3 Abhingigkeit der Wahrscheinlichkeitsdichte p(x,7) vom Startort xo|. . . .
[4.4 Beispiele fiir die Verschiebungswahrscheinlichkeit p] . . . . . . . ... ...
4.5 Abhéngigkeit der Signalintensitdt von der Diffusionswichtung . . . . . . .
[4.6  Simulationsergebnisse: Abhéngigkeit von der freien Diffusivitit Dg| . . . .
4.7 Simulationsergebnisse: Abhéngigkeit vom Membranabstand L] . . . . . . .
[4.8  Simulationsergebnisse: Abhéngigkeit von der Permeabilitat P| . . . . . . .
[4.9  Simulationsergebnisse: Grenzwerte D, fiir verschiedene L und P| . . . . .
|4.10 Simulationsergebnisse: Skalierung der Diffusionszeitachse|l. . . . . . . . . .
[4.11 Lage der Parameter Dy, Doo und Sp| . . . . . . . . . oo
|4.12 Zellgrofienbestimmung mit einfacher Modelltunktion f, schematisch|. . . .

61
66
66
67
67
69
70
70
71
72
74
75

X



Abbildungsverzeichnis

[4.13 Relative Fehler bei der Rekonstruktion der Modellparameter|. . . . . . . . 78
[4.14 Position der mikroskopischen Auschnitte|. . . . . . . . . . ... ... ... 83
4.15 Beispiele fiir die lichtmikroskopischen Autnahmen|. . . . . . . . . . . . .. 83
4.16 Ubersichtsaufnahmen fiir die Karottenmessung| . . . . . . . ... .. ... 84
[4.17 Parameterbild der longitudinalen Relaxation| . . . .. ... ... ... .. 85
4.18 Parameterbild der transversalen Relaxationl . . . . ... ... ... .. .. 85
[4.19 Préazision der Diffusionsmessungen bei verschiedenen Diffusionszeiten| . . . 86
[4.20 Beispiel fiir diffusionsgewichtete Messungen| . . . . . . . . ... ... ... 87
[4.21 Linearitat der Diffusionsdatenl . . . . . . . . . . . ... ... oL, 88
[4.22 Bildregion fiir die Zellgrofienmessung| . . . . . . . . ... ... L. 89
4.23 Effektive Diffusivitét in horizontaler Richtung (Region 1 bis 4)] . . . . . . 90
4.24 Effektive Diffusivitit in horizontaler Richtung (Region 4 bis 7)| . . . . . . 90
4.25 Effektive Diffusivitét in vertikaler Richtung (Region 1 bis4). . . . . . .. 91
4.26 Effektive Diffusivitit in vertikaler Richtung (Region 4 bis 7)] . . . . . . . . 91
[4.27 Parameterbilder von Dog| . . . . . . . . . oo 93
[4.28 Parameterbilder von Do, Lund P| . . . .. ... ... ... ... ..... 94
[4.29 Absolute und relative Differenzbilder fiir Dy, Lund P| . . . . . . . . . .. 95
[A.1 Schematischer Autbau eines MRT-Systems|. . . . . . ... ... ... ... 108




Tabellenverzeichnis

[2.1 Magnetische Eigenschatten einiger Atomkerne| . . . . . . . .. . ... ... 6
2.2 Relaxationszeiten verschiedener Gewebeartenl . . . . . . .. ... ... .. 14
[3.1 Ergebnisse der Intensitatskorrektur| . . . . . . . ... ... 0. 54
13.2  Vergleich verschiedener Intensititskorrekturvertahren| . . . . . . . . . . .. 56
4.1 Parameterbereiche fiir die Simulationsrechnungen| . . . . . . . . . ... .. 68
4.2 Sequenzparameter fiir die Relaxationsmessungen| . . . . . . . . ... ... 80
4.3 Sequenzparameter fiir die Diffusionsmessungen| . . . . . . . . ... .. .. 80
4.4 Sequenzparameter bei verschiedenen Diffusionszeiten| . . . . . . . . . . .. 81
4.5 Lichtmikroskopisch gemessene Zellgrofien in der Karottel . . . . . . . . .. 82
[4.6  Ergebnisse der Zellgrofienbestimmung in Regionen| . . . . . . . . .. . .. 89

X1



xii



1 Einleitung

Magnetresonanzspektroskopie und Magnetresonanztomographie bieten in der Medizin
und in den Naturwissenschaften ein breites Spektrum unterschiedlichster Anwendungen.
Grundlage dafiir ist vor allem die Moglichkeit, mit Magnetresonanzexperimenten sehr
verschiedenartige Material- oder Gewebeeigenschaften zu messen und so, je nach Anfor-
derung, physiologische, chemische oder physikalische Parameter des untersuchten Objekts
bestimmen zu kénnen. Dies ist moglich, weil die Intensitéit des gemessenen Signals nicht
nur von der Dichte der Kernspins abhéngt, sondern auch von deren chemischer Umge-
bung und von physikalischen Eigenschaften wie der Temperatur oder der Mikrostruktur
des untersuchten Objekts. Durch die Wahl eines geeigneten Mefiverfahrens lassen sich die
jeweils interessierenden Eigenschaften darstellen.

Im Jahr 1946 gelang es den Arbeitsgruppen um Bloch und Purcell unabhéingig von-
einander, die magnetische Resonanz von Protonenspins in Fliissigkeiten und Festkorpern
nachzuweisen (Bloch [1946; Bloch u.a.||1946a, |b; [Purcell u.a.[|1946). [1950] stellte Hahn
das Spinechoverfahren vor, das wenig spéter von Das und Saha/ (1954)) genauer analysiert
und von Carr und Purcell (1954) erweitert wurde. Diese Arbeiten waren die Grundla-
ge fiir die breit geficherten Anwendungen der nuklearen Magnetresonanz (MR) in der
Folgezeit. Haupteinsatzgebiete waren zunédchst MR-spektroskopische Untersuchungen —
beispielsweise von Molekiilstrukturen — in der Physik und Chemie.

Ein wichtiger physikalischer Parameter, der sich mit MR-Methoden messen 1483t, ist
die Diffusion der Kernspins aufgrund der Brownschen Molekularbewegung. Schon 1950
beschrieb [Hahn| den Einfluf}, den ein linear ortsabhingiges Magnetfeld infolge der Brown-
schen Molekularbewegung auf die Signalintensitéit hat. Die Selbstdiffusion der Spins be-
wirkt eine Abschwichung des Signals, aus welcher sich der Diffusionskoeffizient bestimmen
168t. Weiterentwickelt wurden die Verfahren zur Diffusionsmessung von |Carr und Pur-
cell (1954) und von Woessner| (1961); die Methode, welche im allgemeinen heute noch
zur Messung von Diffusionskoeffizienten eingesetzt wird, wurde von [Stejskal und Tanner
(1965)) vorgestellt.

In zelluldr strukturiertem Gewebe oder poroésen Medien wird die Diffusion von Fliis-
sigkeiten durch die Zellmembranen oder Porenwinde eingeschréankt; diesen Effekt beob-
achtete zuerst \Woessner| (1963). Je ldnger der Zeitraum gewahlt wird, in welchem man
die Diffusionsbewegung mifit, desto grofler wird auch der Unterschied zwischen der freien
Selbstdiffusion reiner Fliissigkeiten und der eingeschriinkten Selbstdiffusion von Mole-
kiilen im Zellgewebe. Deshalb mifit man mit zunehmender Diffusionszeit in derartigen
porosen Medien immer weiter reduzierte effektive Diffusionskoeffizienten; der genaue Zu-
sammenhang zwischen dem effektiven Diffusionskoeffizienten und der Diffusionszeit hingt
unter anderem von der Porengréfie in der Probe ab. Analysiert wurde dieser Zusammen-
hang in den 60er und 70er Jahren vor allem von [Tanner| der auch erstmals aus den gemes-
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senen Diffusionskoeffizienten in biologischem Gewebe auf die zugrundeliegende Zellgrofie
zuriickschlof.

Die Entwicklung der MR-Tomographie, also von bildgebenden Verfahren, wurde be-
sonders intensiv fiir den Einsatz in der medizinischen Diagnostik vorangetrieben. Einen
wesentlichen Schritt in diese Richtung stellen die Arbeiten von |Lauterbur (1973]) und
Mansfield und Granell (1973) dar: Beide zeigten, dafl mit ortsabhéngigen Magnetfeldern
ortsaufgeloste Messungen der Kernresonanzsignale durchgefithrt werden kénnen. Die er-
sten mit diesen Methoden erzeugten Schnittbilder des menschlichen Koérpers wurden in
den Jahren 1976 bis 1978 aufgenommen (Andrew u. a.|1977; Damadian u. a./[1977; |Mans-
field u. a.|1978). Bis heute wurde die Aufnahmetechnik immer weiter verfeinert und damit
sowohl die Bildqualitit verbessert als auch die Aufnahmezeit auf einen Bruchteil der ur-
spriinglichen Dauer verkiirzt. Ende der 80er Jahre gab es einen groflen Sprung in der
Entwicklung der MR-Tomographen; hierdurch wurde es moglich, innerhalb weniger Se-
kunden eine grofle Anzahl von Schnittbildern hoher Auflésung aufzunehmen. Seit dieser
Zeit haben Kernspintomographen in Kliniken und Forschungszentren weite Verbreitung
gefunden.

Ziel der vorliegenden Arbeit war es, eine Methode zu entwickeln und zu testen, mit
der sich Zellgréflen in biologischem Gewebe messen lassen. Als Grundlage dafiir dienen
MR-Diffusionsmessung an Wassermolekiilen im Gewebe, da die so gemessenen effektiven
Diffusionskoeffizienten, wie oben beschrieben, unter anderem von der Zellgréfle abhéngen.
Dieses MeBverfahren sollte mit MR-tomographischen Methoden kombiniert werden, so
daf sich nicht nur, wie bisher, Schitzwerte fiir die mittlere Zellgréfie in einer untersuchten
Region berechnen lassen, sondern die Zellgroe L ortsaufgelost als Parameterbild L(z,y)
dargestellt werden kann. Zu diesem Zweck 148t sich ein mathematisches Modell der Dif-
fusion von Wasser in zelluldr strukturiertem Gewebe einsetzen, welches einerseits den
Einflu} der Zellstruktur hinreichend genau beschreibt und andererseits mit nicht zu ho-
hem Zeitaufwand ausgewertet werden kann, so daf sich die sehr grolien Datensiitze fiir die
Berechnung der Parameterbilder handhaben lassen. Die Entwicklung eines solchermafien
geeigneten Verfahrens zur Berechnung der Zellgroflen und weiterer Modellparameter war
neben der experimentellen Erprobung ein Hauptgegenstand dieser Arbeit.

Ein solches Mefiverfahren ist zunéchst einmal von prinzipiellem Interesse in Medizin
und Biologie, da es die nicht-invasive Messung von Zellgréflen in intaktem Gewebe erméog-
licht. Die Groflenordnung der gemessenen Zelldurchmesser liegt dabei mit 5 pm bis 100 pm
deutlich unterhalb der Auflésung von klinischen MR-tomographischen Bildern, welche
typischerweise bei 500 pm/Pixel bis 1000 pm/Pixel liegt. Auch mit MR-mikroskopischen
Verfahren ist die Messung von Zellgréflen allenfalls fiir sehr grofie Zellen moglich und
bleibt auf kleine Bildausschnitte beschréankt. Eine von vielen moglichen Anwendungen
dieses Verfahrens ergibt sich im Bereich der Neuroradiologie zum Beispiel bei der Unter-
suchung von fokalen zerebralen Ischdmien (einer Form des Schlaganfalls): Als Folge der
Unterversorgung von Hirnzellen mit oxygeniertem Blut bricht der Zellmetabolismus und
damit die Na-K-Pumpe zusammen und die Zellen schwellen an (zytotoxisches Odem);
dieser Effekt liefle sich mit einem Verfahren zur Zellgréfenbestimmung auch quantitativ
untersuchen. Weitere mogliche Anwendungen kénnten im Bereich der Tumoruntersuchung
liegen. Gedacht ist beispielsweise an die Diagnose von Tumorarten, deren Zellen sich in
Grofle oder Membranpermeabilitdt vom umliegenden gesunden Gewebe unterscheiden.

In Kapitel [2] dieser Arbeit werden zuniichst die Grundlagen der Kernspinresonanz und
der bildgebenden Verfahren beschrieben, soweit in den folgenden Kapiteln auf sie zuriick-



gegriffen werden. Daran anschlieBend werden die diffusionsgewichtete MR-Tomographie
und die speziellen Eigenschaften der Wasserdiffusion in biologischem Gewebe vorgestellt.
Der Einflufl des statistischen Bildrauschens auf die Signalintensitéit und auf die Bestim-
mung von effektiven Diffusionskoeffizienten wird in Kapitel [3] diskutiert. Anhand von
Simulationsrechnungen und experimentellen Messungen werden Korrekturverfahren dar-
gestellt, mit denen der Einflul des Rauschens aus den berechneten Daten wieder ent-
fernt werden kann. Wie in diesem Kapitel erldutert wird, ist das Bildrauschen besonders
bei Diffusionsmessungen in vivo problematisch, so dafl die hier dargestellten Ergebnisse
wichtig fiir die ZellgroBenmessungen im Tier oder Menschen sind. Kapitel ] enthilt den
Hauptteil dieser Arbeit: die Beschreibung der ortsaufgelosten Messung von Zellgrofien.
In Abschnitt wird zunéchst an Simulationsrechnungen ein Diffusionsmodell fiir bio-
logisches Gewebe theoretisch untersucht und mit diesen Ergebnissen wird die Methode
zur Zellgroffenmessung hergeleitet. Diese Methode wird dann in Abschnitt experimen-
tell erprobt und anschlieBend wird in Abschnitt [£.4] die Methodik und ihre Anwendung
diskutiert. In Kapitel [5]ist eine Zusammenfassung aller Ergebnisse dieser Arbeit gegeben.






2 Grundlagen

2.1 Kernspinresonanz

Physikalische Grundlage fiir die Kernspinresonanz und deren Anwendungen Magnetre-
sonanzspektroskopie und Magnetresonanztomographie (MRT) ist der Drehimpuls der
Atomkerne (Kernspin) und das mit diesem verbundene magnetische Dipolmoment. Erste
Versuche, deren Ergebnisse nachtriglich auf den Kerndrehimpuls zuriickgefiihrt werden
konnten, wurden schon Ende des 19. Jahrhunderts durchgefiihrt, als man die sogenannte
Hyperfeinstruktur in optischen Atomspektren beobachtete. Im Jahre 1924 konnte Pauli
diese Linienaufspaltung erkléren, indem er die Existenz nuklearer Drehimpulse postulierte
(Pauli||1924).

Die ersten direkten Messungen des magnetischen Moments von Protonen mit der
Stern-Gerlach-Methode sind in Veréffentlichungen von [Frisch und Stern| (1933) und Ester-
mann u. a. (1937) beschrieben; genauere Experimente mit der Rabischen Atomstrahlme-
thode (Rabi|1937) wurden wenig spéter von Rabi u. a.| (1939) sowie Kusch u. a.| (1939) an
verschiedenen Atomkernen und von|Alvarez und Bloch (1940)) an Neutronen durchgefiihrt.

Die Arbeitsgruppen um Purcell und Bloch waren die ersten, die 1945 unabhéngig
voneinander das magnetische Moment von Protonen durch Kernresonanzexperimente in
Festkorpern beziehungsweise Fliissigkeiten nachweisen konnten (Bloch||{1946; Bloch u.a.
1946al, b; Purcell u. a.[[1946)).

Ausfiihrlichere Darstellungen, die iiber die im folgenden beschriebenen Grundlagen
hinausgehen, sind in den Standardwerken von Abragam| (1961) und Haacke u. a. (1999)
zu finden.

2.1.1 Spin und magnetisches Moment der Kerne

Die Atomkerne sind im allgemeinen zusammengesetzte Systeme aus Protonen und Neu-
tronen, den Nukleonen. Der Gesamtdrehimpuls I eines Atomkerns setzt sich aus der
Summe der Drehimpulse der einzelnen Nukleonen zusammen; in diese gehen deren Bahn-
drehimpulse ij und Spins §; ein. Fiir einen Kern der Nukleonenzahl A gilt somit

A
j:Zij+§j. (2.1)
j=1

Obwohl es sich also eigentlich um eine Kombination von Bahndrehimpulsen und Spins
handelt, nennt man I vereinfachend h#ufig Kernspi

Bei quantenmechanischen Drehimpulsen ist der Betrag und die Komponente in eine
Raumrichtung, die durch einen Einheitsvektor n definiert sei, gleichzeitig mefibar. Die

1 Alle hier betrachteten Drehimpulse sind quantenmechanische Gréfien; die Symbole l j, 85 und I beschrei-
ben also Operatoren (gekennzeichnet durch das Symbol ") auf einem zugrundeliegenden Hilbertraum.
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Tabelle 2.1: Einige Atomkerne mit Spinquantenzahlen, g-Faktoren, gyromagnetischen
Verhéltnissen und Larmorfrequenzen bei einem dufleren Magnetfeld der Stér-
ke B=1T (aus Bergmann und Schaefer||1992)).

gl fuT)
rads—1T-1 MHz
'H 1/2 5584 2675106 42,6

Kern T g1

’H 1 0,857 40,8 - 106 6,5
108 3 0,600 28,3 - 106 4.6
U 3/2 1,732 86,1 - 106 13,7
BC 1/2 1,404 67,2106 10,7
YF  1/2 5,254  252,0-106 40,1
BNa 3/2 1477 70,8 - 106 11,3
31p - 1/2 2260  108,1-10° 17,2

Drehlmpulselgenzustande |7, mr) sind dann gleichzeitig die Eigenzusténde der Operatoren
I? und I,, := I -n und lassen sich durch zwei Quantenzahlen I und m; charakterisieren;
eine Messung hat die moglichen Ergebnisse:

I*\I,mp) = I+ DR I,m;) und I |I,m;) = mh|I,mg). (2.2)

I kann dabei halb- oder ganzzahlige nichtnegative Werte annehmen und wird héufig als
Kernspin oder Kerndrehimpuls bezeichnet; m; liegt im Bereich —I,—I +1,...,1 — 1,1,
kann also 21 4 1 verschiedene Werte annehmen.

Die Mehrzahl aller Atomkerne hat einen von Null verschiedenen Drehimpuls; es gibt je-
doch auch eine Reihe von Nukliden, zum Beispiel alle Kerne mit einer geraden Protonen-
und Neutronenzahl, bei denen die Nukleonen gerade so koppeln, dafl der resultierende
Drehimpuls Null wird. Einige Beispiele fiir Kerne mit nicht verschwindenden Drehimpul-
sen sind in Tabelle zusammengestellt.

In der klassischen Physik ist mit bewegten Ladungen ein magnetisches Dipolmoment
p verbunden, welches proportional zum Drehimpuls I ist. Fiir ein Teilchen der Masse m
und der Ladung ¢, das sich auf einer Bahn mit dem Drehimpuls I bewegt, gilt

q
= —1l =7l
H om Y

Den Proportionalitédtsfaktor v nennt man gyromagnetisches Verhdltnis.

Analog kann man auch in der Quantenmechanik einen Operator fi fiir das magneti-
sche Dipolmoment einfithren. Dabei mufl man jedoch beachten, dafl die Proportionalitit
zwischen Drehimpuls und magnetischem Moment unterschiedlich fiir Bahndrehimpulse
und die Spins verschiedener Teilchen ist. Deshalb definiert man den g-Faktor, fiir den im
klassischen Fall g = 1 gilt, mit den empirischen Werten:

_ | 1 fiir Protonen _ 5,58 fiir Protonen
= 0 fir Neutronen, 9s = —3,82 fiir Neutronen.

Damit kann man schreiben:
A

e - N
= m, > a1l + 95585,
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wobei m,, die Masse des Protons ist.

Wegen der verschiedenen g-Faktoren ist aber der so definierte Operator fi nicht pro-
portional zu dem in Gleichung definierten Kerndrehimpulsoperator I, insbesondere
gibt es keine Basis von gemeinsamen Eigenvektoren, und beide Gréflen sind nicht gleich-
zeitig mefibar. Allerdings ist nach dem Wigner—Eckart—Theoremﬂ der Erwartungswert des
magnetischen Moments (fi) proportional zum Erwartungswert des Kernspins (I), so daB
sich als Proportionalititsfaktor ein kernabhéngiger g-Faktor g; (einige Beispiele sind in
Tabelle auf der gegeniiberliegenden Seite aufgefiihrt) definieren la8t:

e A A

(I) =~(I). (2.3)

() = g1 oy

Unter dem magnetischen Moment eines Kerns versteht man das Maximum dieses
Erwartungswerts, welches im Falle |m;| = I auftritt. Das gyromagnetische Verhéltnis ist
also durch v = gy e/(2my,) definiert und ist wie der g-Faktor eine kernabhéngige Grofe.

2.1.2 Kernspins im Magnetfeld

Grundlegend fiir alle weiteren Betrachtungen ist der Hamiltonoperator H eines Atomkerns
mit Spin I im dufleren Magnetfeld B. Die Form des Hamiltonoperators 148t sich aus der
Form der klassischen potentiellen Energie

Voot(t) = —B(t) - p(t)
= —B(t)-Ut)

eines magnetischen Dipols im Magnetfeld ableiten. Dem Korrespondenzprinzip gemaf ist
der Hamiltonoperator:

H(t) = —yB(t) - I(t). (2.4)

Die Energieeigenwerte des Kerns im Zustand |I,mr) ergeben sich aus den Gleichun-
gen (2.4) und (2.2). Im Falle eines konstanten Magnetfeldes Bo = Bon, welches am Ort
des Atomkerns in Richtung des Einheitsvektors n weist, erhélt man

H|I,m) = —~yBo-I|I,my)
—~Bolp |I,mr)
= —hyBomp|I,mp).

Die Energieeigenwerte sind also
E,, = —yhm By, (2.5)
und der Abstand der dquidistanten Energieniveaus betriagt
AFE = hyBy = hwy. (2.6)

Bei der Kernspinresonanz werden die Kerne angeregt, indem Energiequanten der Grofle
AFE in Form von elektromagnetischen Wellen der Frequenz wy = By eingestrahlt werden.

2 Weitere Angaben zum Wigner-Eckart-Theorem findet man bei [Povh u.a.| (1994), Kapitel 16.3, und
Messiah| (1990), Kapitel 13.6.
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N

Die zeitliche Entwicklung von (f)(¢) kann man iiber die Proportionalitét zu (I)(t)
nach Gleichung ([2.3)) berechnen. Im Heisenbergbild gilt

m%m) = [tw.ae)]
- [1@)7—73@).1@)}.

Nutzt man die Vertauschungsrelation der Drehimpulsoperatore [fk, fl] = ihéjklfj,
so findet man

o d .o
() = =y [L0), 5(0)] Bult)
= —ihyeyp i Bi(t)
also q
S1(t) = 21(t) x B(),
und mit Gleichung ([2.3]) erhilt man die Zeitentwicklung fiir das magnetische Moment:
d, . N
3 (1) = () () x B(?). (2.7)

Um diese Bewegungsgleichung fiir den Erwartungswert des magnetischen Dipolmo-
ments in einigen wichtigen Spezialfillen zu 16sen, ist es hilfreich, diese Gleichung aus dem
Laborsystem &p in ein rotierendes Bezugssystem S, zu transformieren. Die Rotation mufl
nicht mit konstanter Winkelgeschwindigkeit w erfolgen, sondern es kann ein zeitabhén-
giger Rotationswinkel ¢, := ¢(t) vorgegeben werden. Die Rotationsachse, die durch den
Einheitsvektor n gegeben sei, soll allerdings zeitlich konstant bleiben, also

Pt = Pt 1.

Die Rotationsmatrix R(¢;) zum Winkel ¢, 148t sich in der Form

R(p;) = exp(ep; - J)

schreiben, wobei J = (J1, Ja, J3) fiir die drei Matrizen steht, welche die Rotationen gene-
rierenﬂ Beliebige Vektoren v(t) erfahren die Transformation

v(t) ~ (1) = R(—,) (1),

wobei die Groflen im rotierenden Bezugssystem durch den Index ¢ gekennzeichnet sind.
Schreibt man w(t) = de,/dt, so findet man fiir die zeitlichen Ableitungenlﬂ

Cou(t) = SRE-@I() = 20 xR~ vlt) + R(—py) (1)

= —w(t) x v,(t) + R(—¢y) %v(t)-

3 ek steht dabei fiir das Levi-Civita-Symbol mit e = 1 fiir (j,k,1) = (1,2,3) und gerade Permu-
tationen, €, = —1 fir (j,k,1) = (1,3,2) und gerade Permutationen und e;; = 0 in allen anderen
Fallen.

4 Mit dem Levi-Civita-Symbol lassen sich diese Matrizen schreiben als J; i = €.

5 Fiir diese Rechnung ist entscheidend, dafl die Drehachse fest ist, da sonst die Differentiation nicht auf
diese Weise ausgefiihrt werden kann.
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(a) Statisches Magnetfeld By allein. (b) Uberlagerung von By und einem rotieren-

den HF-Magnetfeld B (t).
Abbildung 2.1: Vektorielle Darstellung der Spinprizession im &ufleren Magnetfeld.

Verwendet man diese Gleichung, nachdem man beide Seiten der Bewegungsgleichung
(2.7) mit der Rotationsmatrix R(—¢,) transformiert hat, so erhélt man schliefllich

%m)@(t) = ()y(t) x (v By(t) —w(t)). (2.8)

Hat man nun ein Magnetfeld Bo(t) = By(t)n, dessen konstante Richtung durch einen
Einheitsvektor n festgelegt ist, dann kann man die Rotationsgeschwindigkeit w(t) des
Bezugssystems S, gerade so wihlen, daf die rechte Seite der Bewegungsgleichung
zu Null wird. Dazu muf8 w(t) den Term v B (t) kompensieren, also

w(t) = wo(t) = v Bo(t).

(Da By(t) die Richtung der Rotationsachse hat, ist Bo(t) = By (t).) In diesem Bezugs-
system S, verschwindet somit die Ableitung von (ft),(t), der Erwartungswert von fu ist
also konstant. Beziiglich des Laborsystems Sy rotiert (fi) folglich mit der sogenannten
Larmorkreisfrequenz

wi(t) = 7 Bo(t) (2.9)
um die durch die Richtung des Magnetfeldes festgelegte Achse n, wie in Abbildung
dargestellt ist. Diese Kreisfrequenz entspricht genau der Kreisfrequenz wg der elektroma-
gnetischen Strahlung aus Gleichung , die fiir die resonante Anregung des Ubergangs
zwischen zwei Energieniveaus erforderlich ist. Einige Beispiele fiir die Larmorfrequenzen
fL. = wr./(27) verschiedener Kerne bei einer Feldstéirke By = 1T sind in Tabelle auf
Seite [6] aufgefiihrt.

Wie oben beschrieben wurde, édndert sich der Zustand |I,my) eines Kerns, wenn ein
elektromagnetisches Wechselfeld mit geeigneter Frequenz eingestrahlt wird. Um fiir diesen
Fall die Zeitentwicklung des magnetischen Dipolmoments (ft)(t) zu berechnen, soll dem
Feld By(t) ein hochfrequentes Wechselfeld B (t) tiberlagert werden, das senkrecht zu n
rotiert. Sei n ein Einheitsvektor, der geméf Abbildung senkrecht auf n steht und
w die (zunéchst beliebige) Kreisfrequenz von B (t), so ist

Bl(t) = R(wltn) nJ_Bl.

Im rotierenden System S, erhélt man die Bewegungsgleichung, wenn man das Magnet-
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Abbildung 2.2: Bahnkurve des Erwartungswerts von fi wiahrend des RF-Pulses; fiir die
Darstellung ist By = 14 B; gesetzt, also ein unrealistisches grofies Ver-
héaltnis von By zu By.

feld, umgerechnet auf das rotierende System, B (t) = By(t) + R(—¢;)R(witn)n B in
Gleichung (2.8) einsetzt:

d, . N

(1) = () 0) % (3 Bolt) + R~ )R(w1tm) i By — wi().

Der Resonanzfall tritt ein, wenn man w; = wi, wihlt. Im rotierenden Bezugssystem,
dessen Kreisfrequenz ebenfalls wy, sei, vereinfacht sich die letzte Gleichung dann zu

d

3 (Pe(t) = () (t) x nyB1.

Das bedeutet, dal (ft),(t) im rotierenden Bezugssystem um Bin | prizediert. Vom
Laborsystem aus betrachtet, iiberlagern sich also zwei Prézessionsbewegungen, eine mit
wp = vBp um die Richtung von By und eine mit w; = vB; um diese rotierende Achse.
Diese beiden Rotationen sind in Abbildung auf der vorhergehenden Seite einge-
tragen. Die resultierende Bewegung des magnetischen Dipolmoments im Laborsystem ist
beispielhaft in Abbildung angedeutet.

Da die Resonanzfrequenz bei den tiblicherweise verwendeten Feldstéirken im Kilohertz-
und Megahertz-Bereich liegen, spricht man hiufig von Radiofrequenzen und bezeichnet
das kurzzeitig Einstrahlen des Feldes B (t) als RF-Puls. Wie in Abbildungzu erkennen
ist, ist der Erwartungswert des magnetischen Dipolmoments nach einer gewissen Zeit aus
der der Vertikalen in die Horizontale geklappt, so dal der Anteil von (fi) parallel zu n
verschwindet. Einen RF-Puls, der den Erwartungswert auf diese Weise um 90° dreht,
nennt man 90°-Puls. Ebenfalls von grofler Bedeutung ist die Einstrahlung von doppelter
Dauer oder Intensitét, die den Spin um 180° dreht (180°-Puls).

2.1.3 Makroskopische Magnetisierung

Hat man eine Probe mit einer sehr groflen Anzahl N von paramagnetischen Kernen, die
sich in einem &dufleren Magnetfeld By = Byn befindet, so kann man die Gesamtmagneti-

10
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sierung M (t) messen. Diese Gesamtmagnetisierung ist die Summe der Erwartungswerte
des Dipolmoments aller Kerne, also

N
M =" (W] fuly)

Jj=1

wobei |1¢;) den Zustand des Kerns j beschreibt. Da M linear von den Erwartungswerten
(fv) abhéingt, 148t sich fiir ein homogenes Magnetfeld By aus der Bewegungsgleichung (2.7)
eine Bewegungsgleichung fiir M (¢) berechnen:

%M(t) =~yM(t) x By. (2.10)
Allerdings gilt diese Gleichung nur unter der idealisierenden Annahme, daf} sich die Spins
gegenseitig nicht beeinflussen.

Geht man davon aus, daf§ die Kerne sich in den Eigenzusténden |I, mj) befinden, und
die in Gleichung berechneten Energieniveaus Besetzungen haben, die proportional
zu den zugehorigen Boltzmann-Faktoren exp (—Em / (kT)) = exp (7hm130 / (kT)) sind,
so 1aBt sich auf dieser Grundlage die Magnetisierung M berechnen. Von den insgesamt
N Kernen mit Spin [ sind entsprechend der Boltzmann-Statistik

exp (yhim;Bo/(kT))

i exp (YhmBy/(kT))

m=—1I

Ny, =N

im Zustand |I,m;) mit dem magnetischen Dipolmoment (f1) = vhmn. Die Gesamtma-
gnetisierung M ist dann

é_] mexp (fyhmBo/(kT))

M = N~h n.
Z exp (YhimBy/(kT))

m=—1

Bei den gebriuchlichen Feldstérken und Temperaturen wird der Exponent —E,, /(kT)

im Betrag sehr klein; bei By = 1T und Zimmertemperatur erhélt man beispielsweise

E,./(KT) ~ 1075 fiir Protonen. Deshalb kann man die Exponentialfunktion linear appro-
ximieren und erhélt mit S°7 ;m? (2[ +1)(I+1)

S m(1+~yhmBy/(kT))  NA?RI(I+1)

> (L +yhmBo/(kT)) * ___3KT

=:X0

M = N~h

Bo.

Unter diesen Voraussetzungen héngt also die Magnetisierung linear vom dufleren Ma-
gnetfeld ab und weist in dieselbe Richtung wie das angelegte Feld; den Proportionalitéts-
faktor yg bezeichnet man als Suszeptibilitdt.

Die Dipolmomente der meisten Kerne kompensieren sich genau gegenseitig; die ma-
kroskopische Magnetisierung wird lediglich durch die sehr geringe Ungleichverteilung be-
wirkt, die von den Boltzmann-Faktoren beschrieben wird. Bei Zimmertemperatur und

11
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einer Feldstirke By = 1T erhélt man zum Beispiel fiir das Besetzungszahlverhéltnis der
Protonen-Spinzusténde exp (vABo/(kT)) ~ 1,000 007.

Strahlt man nun einen 90°-Puls auf eine solche Probe im Magnetfeld By ein, dann er-
fahren die Erwartungswerte (1);| ft [¢;) aller Kerne ein Rotation aus der Richtung parallel
zu By in die Ebene senkrecht zu Bg. Da die Erwartungswerte zweier Kerne mit entgegen-
gesetztem mj sich weiterhin gerade kompensieren, ist auch nach dem 90°-Puls die ma-
kroskopische Magnetisierung nur durch jene Spins verursacht, die wegen der Boltzmann-
Faktoren asymmetrisch verteilt waren.

Haufig ist es sinnvoll, bei der makroskopischen Magnetisierung M (t) den longitudi-
nalen Anteil M7, (t), der parallel zum Magnetfeld Byn ist, und den transversalen Anteil
M 1(t) senkrecht zu n zu unterscheider[Y]

My(t) = (nn)M(t)

Mr(t) = (1-nn)M(). (2.11)

M(t) = My(t) + M1(t) mit {
Oft ist es lediglich der transversale Anteil M (t) der Magnetisierung einer Probe, der
gemessen wird; dank der hochfrequenten Rotation mit wy, ist dieser mit einem entspre-
chend abgestimmten Schwingkreis mit verhdltnisméflig geringem technischen Aufwand
zu empfangen. Da dann die gemessene Magnetisierung durch einen Vektor nur in der
Ebene orthogonal zu By beschrieben werden kann, ist es moglich, diese Transversalma-
gnetisierung durch eine komplexe Zahl M darzustellen. Mochte man zum Zeitpunkt g die
Transversalmagnetisierung My = M (o) gerade auf die reelle Achse abbilden, so lautet
die Transformation
ReM(t) = (My— (nn)My) - Mx(t)

Mr(t) — M(t) € C mit {ImM(t) = (Mo xn) Mr(t).

(2.12)

2.1.4 Blochsche Gleichungen

Mifit man die Magnetisierung M () einer Probe im dufleren statischen Magnetfeld By,
nachdem man einen 90°-Puls eingestrahlt hat, so stellt man fest, dafl zunéchst nur noch die
Transversalmagnetisierung existiert, wiahrend die Longitudinalmagnetisierung verschwun-
den ist.

Beobachtet man die Magnetisierung {iber einige Zeit, so findet man, daf§ die trans-
versale Magnetisierung abnimmt, wahrend sich die urspriingliche Magnetisierung in By-
Richtung wieder aufbaut. Dieser Verlauf ist schematisch in Abbildung auf der gegen-
iiberliegenden Seite gezeigt.

Den Zerfall der Transversalmagnetisierung nennt man freien Induktionszerfall (FID,
Free Induction Decay). Eine phénomenologische Beschreibung der zeitlichen Entwicklung
der Magnetisierung liefern die Bloch-Gleichungen. Diese entsprechen den Bewegungsglei-
chungen , denen die Terme hinzugefiigt wurden, welche die Relaxation beschreiben.
Den Zerfall der Transversalmagnetisierung und das Relaxieren der Longitudinalmagneti-
sierung beschreiben die Differentialgleichungen

d M (t) d _ My — M)

S Moy = 2T a Sy = 2oL
g Mr®) T, t ML T,

T1 und T5 sind materialabhéngige Zeitkonstanten fiir die longitudinale und transversale

6 Der Ausdruck nn in Gleichung 1’ steht fiir das dyadische Produkt zweier Vektoren. Im allgemeinen
Fall ist dieses fiir zwei Vektoren v, w definiert als die Matrix M = vw mit den Eintragen My, = vipw;.
(nn)v kann auch als (v - n)n geschrieben werden, ist also die Projektion von v auf n.

12
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90°-Puls
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Abbildung 2.3: Zeitlicher Verlauf der Transversal- und Longitudinalmagnetisierung nach
einem 90°-Puls; die Relaxationszeiten sind 77 = 900 ms und 75 = 100 ms
und somit typisch fiir biologisches Weichteilgewebe.

Relaxation (einige Beispiele sind in Tabelle auf der folgenden Seite angegeben), und
durch M ist die Magnetisierung im Gleichgewichtszustand gegeben.

Benutzt man nun die Formeln aus Gleichung , so kann man die letzten beiden
Gleichungen zusammenfassen zu

1
gM(t) =SM(t) + TMO mit der Matrix S =
1

Ty — T, 1
g” 2 lpn+ =1 (2.13)

TT» T

Fiigt man diese Gleichung zu der Bewegungsgleichung (2.10) ohne Relaxation hinzu,
so erhilt man schlieBlich die vollstindige Bewegungsgleichung|']

iM(t) =~vM(t) x B+SM (t) + iMo. (2.14)
dt T

Mikroskopisch betrachtet entstehen die Relaxationsprozesse durch Wechselwirkungen
der Kerne mit ihrer Umgebung. Bewegte Ladungen von Atomen und Molekiilen bewirken
ortliche Mikrofluktuationen AB(x,t) des Magnetfeldes By. Auch diese Mikrofluktuatio-
nen haben Anteile, die resonant mit dem Kernspin wechselwirken kénnen und somit lokal
genau so wirken, wie der RF-Puls global. Dadurch kommt es zu Ubergéingen zwischen
den Energieniveaus und schliefflich wieder zur Ausbildung der energetisch begiinstigten
longitudinalen Magnetisierung M. Wahrend fiir den T1-Relaxationsproze8 eine solche re-
sonante Wechselwirkung erforderlich ist, die auf diese Weise auch die Transversalmagneti-
sierung schwicht, wirkt bei der Transversalrelaxation zusétzlich auch ein nicht-resonanter
Prozef3: Lokale Schwankungen des Magnetfeldes parallel zu B verédndern die Larmorfre-
quenz und fithren dazu, daf die die urspriinglich phasengleich rotierenden Dipolmomente
nach einiger Zeit ihre Phasenkohérenz verlieren, wodurch das beobachtbare Signal der
Transversalmagnetisierung schnell abnimmt.

7 Eine schénere Form dieser Gleichung findet man, wenn man beriicksichtigt, da§ M parallel zur Feld-
richtung n ist, und eine Variablensubstitution M (t) ~» M (t) := Mo — M (t) durchfiihrt. Dann verein-
facht sich Gleichung (2.14) zu d/d¢t M = yM x B 4+ SM.
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Tabelle 2.2: T1- und T»-Relaxationszeiten fiir einige Gewebearten des menschlichen Kor-
pers (nach [Bottomley u. a./[1984).

Gewebe Ty /ms Ty /ms
bei 1,5 T

Graue Hirnsubstanz 920 £160 101 +13
Weifle Hirnsubstanz 790 +130 92 £ 22
Skelettmuskel 870+ 160 47+ 13
Fett 260+ 70 84+ 36

Bei der transversalen Relaxation ist es sinnvoll, zwei Ursachen getrennt voneinander zu
betrachten. Transversale, resonante Anteile von AB(x,t) und stochastische, kurzzeitige
Schwankungen in Richtung des dufleren Feldes bewirken beide eine irreversible Depha-
sierung der Spins, die durch die Zeitkonstante 75 beschrieben werden kann. Davon zu
unterscheiden ist eine Dephasierung, die durch zeitlich konstante Anteile von AB(x,t) in
Bo-Richtung verursacht wird. Diese konstanten Anteile sind zum Beispiel die Folge einer
nicht idealen Magnetfeldgeometrie und anderer statischer Storeinfliisse. Die dadurch her-
vorgerufene Dephasierung wird durch die Zeitkonstante 75 charakterisiert, und sie ist im
Gegensatz zur Th-Relaxation reversibel, wie in Abschnitt 2.1.5 beschrieben wird. Im all-
gemeinen ist die Abschwéchung der Transversalmagnetisierung durch 75 -Effekte deutlich
grofer als die Auswirkung der reinen Th-Relaxation. Wirken beide Effekte zusammen, so
ergibt sich sich eine effektive Relaxationszeit 75T mit

L _ 1.1
st T, Ty

Fiir die Bildgebung im allgemeinen und fiir die medizinische Anwendung der MRT
im besonderen sind die Relaxationsprozesse von grofler Bedeutung. Da die Fluktuatio-
nen AB(x,t) — insbesondere die zeitlich variierenden — von der chemischen Umgebung
der Kerne beeinflufit werden, sind die Relaxationszeiten gewebeabhéingig und eignen sich
deshalb fiir die Unterscheidung verschiedener Gewebearten und fiir die Identifikation pa-
thologischer Verédnderungen. Dies ist moglich, da die berechneten Bildkontraste nicht
nur von der Dichteverteilung der resonant angeregten Kerne abhéngen, sondern auch
von der Signalstirke der gemessenen Transversalmagnetisierung, die sich aus den Rela-
xationszeiten und den gewéhlten Zeitkonstanten bei der Messung ergibt (siehe dazu die

Abschnitte bis [2.1.8)).

2.1.5 Spinechos

Ein sehr einfacher Kernspinresonanzversuch besteht lediglich aus der resonanten Anre-
gung einer Probe mit einem 90°-Puls. Unmittelbar darauf beobachtet man den expo-
nentiellen Zerfall der Transversalmagnetisierung mit der Zeitkonstante 75, wie in Ab-
schnitt beschrieben ist. Einschrankungen bei diesem Verfahren sind die meist sehr
kurzen T3-Zeiten und somit die sehr kurze Dauer des Signals, das zudem — technisch
anspruchsvoll — unmittelbar nach der Anregung gemessen werden muf}. Auflerdem ist auf
diese Weise die Grofie T nicht unmittelbar zu bestimmen.
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2.1 Kernspinresonanz

Diese beiden Einschrénkungen werden bei einem zweiten grundlegen Kernspinreso-
nanzexperiment umgangen, das unter den Namen Spinecho oder 2-Puls-Hahn-FEcho be-
kannt ist und zuerst von Hahn| (1950) beschrieben wurde; eine erweiterte mathematische
Analyse ist bei |Das und Saha (1954) zu finden. Bei diesem Experiment nutzt man die
Reversibilitéat des T5-Zerfalls aus, um eine gewisse Zeit nach dem anfénglichen Signal ein
zweites Signal zu messen. Dies erreicht man, indem man nach einer Zeit At nach dem
anfinglichen 90°-Puls einen zweiten RF-Puls einstrahlt. Infolgedessen baut sich nach ei-
nem weiteren Intervall At wieder eine beobachtbare Transversalmagnetisierung auf; der
zeitliche Ablauf ist in Abbildung auf der folgenden Seite dargestellt. Dieses Wie-
dererscheinen der Transversalmagnetisierung bezeichnet man als Spinecho, und die Zeit
zwischen erster Anregung und dem Maximum des Echos nennt man Echozeit Tg; es ist
also Ty = 2At. Da nur die T5-Relaxation reversibel ist, nicht aber die T5>-Relaxation, ist
auch die Intensitéit des Echos um den Faktor exp(—Tg/T2) geringer als die Intensitét des
urspriinglichen FID.

Der Zerfall der Magnetisierung im FID beruht, wie schon beschrieben, im wesentlichen
auf der zeitunabhéngigen Inhomogenitit des statischen Magnetfeldes By. Durch diese
Inhomogenitit des Magnetfeldes ist auch die Larmorfrequenz der Kernspins ortsabhéngig,
und dies fiihrt zu einer Dephasierung der Spins, die unmittelbar nach dem ersten 90°-Puls
noch phasengleich rotieren, und somit zum Zerfall der Transversalmagnetisierung M.
In den mittleren Reihen von Abbildung ist dargestellt, wie die Prézessionswinkel der
Spins mit unterschiedlichen Larmorfrequenzen anfianglich auseinanderlaufen; die Winkel
sind auf das mit wyg = By rotierende System bezogen. Der Einfluf§ nicht reversibler
Prozesse auf die Prizessionswinkel bleibt in diesem Teil des Diagramms unberiicksichtigt.

Um ein Spinecho zu erzeugen, kann der zweite eingestrahlte RF-Puls prinzipiell die
Spins um einen beliebigen Winkel o # 27 drehen; zur Illustration ist in Abbildung
das Verhalten der Spins fiir einen 180°-Puls und einen 90°-Puls dargestellt.

Ein nach der Zeit At eingestrahlter 180°-Puls ist der einfachstmdgliche Fall, welcher
zuerst von (Carr und Purcell (1954) beschrieben wurde. In Reihe (a) in der Mitte von
Abbildung ist gezeigt, wie der RF-Puls alle orthogonal zur By-Richtung rotierenden
Dipolmomente um 180° um die (selbst wiederum rotierende) Achse n, dreht (vergleiche
auch Abbildung auf Seite @) Im rotierenden Bezugssystem bewirkt dies einen
Ubergang vom Winkel Ay zu m — Ay fiir alle Spins. Da die statischen Inhomogenitéiten
selbstverstéindlich erhalten bleiben, prizedieren nach dem 180°-Puls alle Spins weiter
mit derselben ortsabhéngigen Larmorfrequenz wie zuvor. Dies bewirkt schliefilich das
Rephasieren der Spins in um 180° verschobener Phase und damit das Spinecho, welches
als RF-Signal empfangen werden kann.

Ist der rephasierende Puls ein zweiter 90°-Puls (Hahn|1950), dann werden die Dipol-
momente um 90° um die Achse n; gedreht (Reihe (b) in Abbildung[2.4)). Mit dieser neuen
Ausrichtung prizedieren die Spins mit unveréinderter Winkelgeschwindigkeit weiter. Da-
durch bildet sich nach der Zeit At eine Konfiguration heraus, bei der alle Dipolmomente
auf einer Hemisphére der Einheitskugel versammelt sind und dort in einer 8-férmigen
Anordnung liegen (von Hahn Fight Ball genannt). In Kugelkoordinaten mit Polarwin-
kel ¥ und Azimut ¢ gilt dann fiir die Lage der Dipolmomente ¢ = . Da in diesem
Fall nicht alle Dipolmomente optimal zum Gesamtbetrag beitragen, ist die Intensitit des
Spinechos nach zwei 90°-Pulsen nur halb so grofi wie nach einem rephasierenden 180°-
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Abbildung 2.4: Schematische Darstellung des Spinechos. In den mittleren Reihen des Dia-
gramms sind die relativen Prézessionswinkel ohne Beriicksichtigung der
irreversiblen T5-Relaxation aufgetragen. Reihe (a) beschreibt dabei das
Verhalten bei einem rephasierenden 180°-Puls, Reihe (b) bei einem 90°-
Puls.

Puls. Allgemein gilt fiir die Intensitdt des Echos nach einem zweiten RF-Puls mit dem
Winkel a: o
My (2At) « sin? 5

Eine genaue Herleitung dieser Abhéngigkeit kann zum Beispiel bei Kimmich| (1997)) ge-
funden werden.

Statt nur eines Spinechos kann man nach einer Anregung mit einem 90°-Puls auch
mehrere Spinechos auslesen. Die einfachste Pulssequenz, mit der dies moglich ist, 148t sich
durch die Pulsfolge 90° —180° —180° — 180° — 180° —. .. charakterisieren und wurde zuerst
von |Carr und Purcell (1954) beschrieben. Das Pulsschema und die zugehorige Transver-
salmagnetisierung sind in Abbildung[2.5] auf der gegeniiberliegenden Seite dargestellt. Die
Maximalintensitdt der einzelnen Spinechos nimmt mit der T5-Relaxation ab. Durch eine
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90°-Puls 180°-Puls Akquisition 180°-Puls Akquisition 180°-Puls Akquisition

FID Spinecho Spinecho Spinecho

Abbildung 2.5: Schematische Darstellung multipler Spinechos. Die 180°-Pulse haben
ebenso wie die Maxima der Spinechos den Abstand Tg. Die Signalin-
tensitit der Spinechos nimmt exponentiell mit der T5-Relaxation ab. Die
Anzahl der Spinechos kann deutlich grofier sein als in der Abbildung dar-
gestellt.

Messung dieser Signalintensitéiten kann deshalb die transversale Relaxationszeit T5 der
untersuchten Probe bestimmt werden.

Derartige Sequenzen mit multiplen Spinechos kénnen, genau wie oben fiir ein einzelnes
Spinecho beschrieben, auch mit anderen RF-Winkeln als 90° und 180° eingesetzt werden.
Die maximale Anzahl von Spinechos nach einer Anregung ist durch die Th-Relaxation
und die Echozeit begrenzt.

2.1.6 Stimulierte Echos

FEin weiterer grundlegender Kernspinversuch ist die Erzeugung eines sogenannten stimu-
lierten Echos oder 3-Puls-Hahn-Echos (Hahn [1950)). Die RF-Puls-Sequenz beginnt wie
beim Spinechoexperiment mit zwei 90°-Pulsen im Abstand Atq; nach der Zeit 2At; tritt
das Spinecho auf. Ein zweites Echo, das iiblicherweise stimuliertes Echo genannt wird,
kann durch einen dritten 90°-Puls erzeugt werden, der im Abstand Aty nach dem zwei-
ten Puls eingestrahlt wird. Das stimulierte Echo tritt dann zur Zeit 2At; + Aty auf; der
zeitliche Ablauf ist in Abbildung [2.6] auf der néchsten Seite dargestellt.

Bis zum Auftreten des Spinechos verhalten sich die Spins wie beim oben beschriebe-
nen Spinechoexperiment. Im Zeitraum Ats zwischen dem zweiten und dritten RF-Puls
prizedieren die Spins auf Kegeloberflichen; Spins auf einem Kegel mit Offnungswinkel
0 < ¢ < 7 wurden dabei durch die statischen Bg-Feld-Inhomogenitéiten in der Zeit Aty
gerade um den Winkel ¢ 4+ n 27 rotiert. Nach einer beliebig wihlbaren Zeit Ato, die man
auch Mischungszeit (mizing time) Ty nennt, werden die Dipolmomente durch den drit-
ten RF-Puls um 90° um die Achse n; gedreht. Wie es dann nach dem weiteren Intervall
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90°-Puls 90°-Puls 90°-Puls Akquisition
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Abbildung 2.6: Schematische Darstellung des stimulierten Echos. Im der mittleren Reihe
des Diagramms sind die relativen Prézessionswinkel ohne Beriicksichti-
gung der irreversiblen T5-Relaxation aufgetragen. In der Mitte rechts ist
die Entwicklung der Spins aus verschiedenen Winkelbereichen nach dem
dritten 90°-Puls in der Aufsicht dargestellt (die gezeigte Ebene ist normal
zu n.) Die Zeitachse ist nicht mafistabsgetreu; das Spinecho ist zu dicht
am zweiten 90°-Puls eingetragen, um anzudeuten, dafl der Abstand des
Spinechos zum dritten RF-Puls im allgemeinen deutlich gréfler ist.

Aty zur konstruktiven Uberlagerung und somit zu dem beobachtbaren Echo kommt, ist
rechts in der mittleren Reihe der Abbildung illustriert. Spins, die innerhalb der sym-
metrischen Kegel mit Offnungswinkel ¢ < /2 lagen, sind nach der Zeit At; in einem
asymmetrischen Bereich mit Offnungswinkel 2¢ zu finden. In den Abbildungen ist dies
fiir verschiedene Winkelbereiche angedeutet; ganz rechts ist die Uberlagerung der ver-
schiedenen Bereiche durch Grauténe angedeutet. Aus dieser Abbildung geht hervor, dafl
zur Zeit 2At; + Aty = Tk + T eine konstruktive Uberlagerung der Spins erfolgt, wobei
sich ein Gesamtdipolmoment in die Richtung der dunklen Kugelsegmente ergibt. Eine
mathematische exakte Behandlung des stimulierten Echos kann man bei Kimmich/ (1997)
finden.

Von besonderem Interesse ist das stimulierte Echo, weil wihrend der Mischungszeit
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2.1 Kernspinresonanz

Ty die Intensitét des schliellich zu beobachtenden Signals nur mit der Zeitkonstanten T3
der longitudinalen Relaxation abnimmt, da die zum spéteren Signal beitragenden Dipol-
momente in dieser Zeit parallel zu By ausgerichtet sind. Dies ermoglicht es, insbesondere
bei Untersuchungen an biologischem Weichteilgewebe den Abstand zwischen Anregung
und Auslese des Echos deutlich zu verlingern, weil dort im allgemeinen 77 um ungefihr
eine Grofenordnung grofer als 75 ist. AuBlerdem hat man auf diese Weise die Moglichkeit,
die Zeitkonstante 77 zu messen oder fiir die Unterscheidung von Stoffproben auszunutzen.
Fiir die Intensitat des stimulierten Echos ergibt sich somit insgesamt der Proportionali-
tatsfaktor exp(—Tg/T2) exp(—Twm/Th).

2.1.7 Gradientenechos

Der Erzeugung von Gradientenechos liegt ein dhnlicher Mechanismus von Dephasierung
und Rephasierung wie bei dem Spinecho mit 180°-Puls zugrunde; allerdings nutzt man
bei Gradientenechos nicht die unvermeidliche Dephasierung durch Feldinhomogenitéten,
sondern eine zusitzliche ortsabhiingige Anderung des Magnetfeldes By. Zu diesem Zweck
iiberlagert man dem statischen und homogenen Magnetfeld ein sogenanntes Gradienten-
feld

AB(z) = Gx.

Das Gradientenfeld ergibt sich aus dem Produkt einer Gradientenmatri)ﬁ und dem Orts-
vektor x; es ist also linear vom Ort abhéngig. In den Anwendungen der Magnetresonanz
ist die Feldrichtung der Gradientenfelder immer parallel zur Richtung des statischen Fel-
des By. In diesem Fall werden hdufig nur die Projektionen der Vektorgrofien auf die
Richtung des Feldes By = Bgn betrachtet, und es ist niitzlich, einen Vektor

g :=G'n (2.15)

zu definieren.

Das Gradientenfeld bewirkt eine zusétzliche ortliche Variation der Larmorfrequenz
proportional zu |g|, wodurch die normale transversale T5-Relaxation beschleunigt wird, so
dafl die Magnetisierung noch schneller zerféllt. Lafit man das Gradientenfeld iiber die Zeit
At wirken und schaltet dann das Gradientenfeld von g auf den entgegengesetzten Wert
—g um, so rephasieren die Prizessionswinkel der Spins wieder, bis sie nach einem weiteren
Zeitintervall At schliellich gleichphasig rotieren; man beobachtet ein Gradientenecho. Der
zeitliche Ablauf ist in Abbildung auf der folgenden Seite schematisch dargestellt.

Da die Intensitit des Gradientenechos um den Faktor exp(—t/Ts%) schwiicher ist
als die Intensitdt des anfanglichen FIDs, 148t sich mit Gradientenechoexperimenten die
Relaxationszeit T: §H und somit approximativ auch 75 messen. Die Genauigkeit derartiger
Messungen kann man erhéhen, indem analog zu Abbildung auf Seite [17 mehrere
Gradientenechos nach einer Anregung ausgelesen werden. An die Stelle der wiederholten
RF-Pulse treten in diesem Falle alternierende Gradientenfelder +g.

8 Die Matrix G(x,t) ist urspriinglich definiert als die Ableitung eines Feldes B(x,t) mit den Eintrigen
G(z,t) = (0Bk(x,t)/021)k,1=1,2,3. Wenn das Magnetfeld wie im betrachteten Fall nur linear vom Ort
abhéngt, so ist G unabhéngig von x.
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Abbildung 2.7: Schematische Darstellung des Gradientenechos. Im mittleren Diagramm
sind die relativen Prizessionswinkel ohne Beriicksichtigung von Relaxati-
onseffekten aufgetragen.

2.1.8 Inversionspulse

Eine weitere Variante der RF-Anregung ergibt sich, indem man auf die Kernspins im
Gleichgewichtszustand einen 180°-Puls einstrahlt, wie in Abbildung auf der gegen-
iiberliegenden Seite dargestellt ist. Dieser RF-Puls bewirkt, daf die longitudinale Magne-
tisierung M, genau invertiert wird; deshalb spricht man auch von einem Inversionspuls.
Infolge der longitudinale Relaxation néhert sich die longitudinalen Magnetisierung nach
dem Inversionspuls wieder mit der Zeitkonstante 77 dem Gleichgewichtszustand an:

ML = Mg(l - 2€Xp(—t/T1>).

Strahlt man nun nach der sogenannten Inversionszeit 11 einen 90°-Puls ein, so rotiert man
damit die aktuelle Longitudinalmagnetisierung in die Transversalebene. Die anfiangliche
Signalstérke nach dem 90°-Puls ist also M = My (1—2exp(—77/T1)) und somit abhéingig
von 11 und 7;. Kernspinexperimente, die mit diesem Anregungsschema arbeiten, werden
als Inversion-Recovery-Experimente bezeichnet.

Mit derartigen Experimenten kann man die Relaxationszeit 77 einer Probe bestimmen,
indem man entweder die Signalstérke fiir verschiedene Inversionszeiten mifit oder direkt
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Abbildung 2.8: Schematische Darstellung der Wirkung des Inversionspulses. Im unteren
Teil des Diagramms ist die longitudinale Magnetisierung gepunktet dar-
gestellt und die transversale Magnetisierung durchgezogen.

die Inversionszeit bestimmt, bei der die transversale Signalstidrke gerade Null wird; dies
ist fiir 71 = 71 1n2 der Fall. Anregungen mit Inversionspuls lassen sich mit der oben
beschriebenen Auslese von Spinechos, stimulierten Echos oder Gradientenechos und vielen
andere Sequenztypen kombinieren.
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2 Grundlagen

2.2 Methoden der MR-Bildgebung
2.2.1 Grundlagen

Wie schon zuvor erwéhnt, ist die Messung der Transversalmagnetisierung M t, die um die
Richtung des dufleren Magnetfeldes By = Bgn rotiert, die Grundlage fiir die meisten MR-
Anwendungen, insbesondere auch fiir die Kernspintomographie. Dieses RF-Signal ergibt
sich aus der Uberlagerung der lokalen Magnetisierungsdichte mr(z,t) iiber die ganze
Probe, man mifit also M1 (t) = [ d3zmr(z,t). Dabei soll mr(x,t) wiederum iiber eine
hinreichend grofie Anzahl von magnetischen Dipolmomenten einzelner Kerne am Ort
gemittelt sein. Diese Magnetisierungsdichte 143t sich schreiben als

mr(z,t) = o(z) R(p(z,t)) M,

wenn man Relaxationseffekte vernachléssigt und annimmt, dafl die lokale Signalintensitét
proportional zur Dichte o(x) der angeregten Kernspins ist und geméf einer ebenfalls orts-
abhéngigen Winkelfunktion ¢(x,t) rotiert. Der Rotationswinkel ¢(x,t) ergibt sich aus
den Werten des angelegten Magnetfeldes B(x, t) seit dem Zeitpunkt ¢ = 0 des anregenden
90°-Pulses, indem man die Larmorfrequenzen aus Gleichung zeitlich integriert:

p(x,t) :/0 dt’ wi,(z, 1) :’y/o dt’ B(z,t'). (2.16)

Das Magnetfeld B(zx,t) ist eine Uberlagerung des statischen Feldes By und zeitab-
héngiger Gradientenfelder (oder Gradienten, siehe Abschnitt ; man erhélt

B(z,t) = By + G(t) x. (2.17)

Aus den Gleichungen (2.16]) und (2.17) ergibt sich fiir den Rotationswinkel

p(x,t) = wot + (7 /Ot dt’G(t’)) x.

Da im folgenden meist nur die Projektionen der Vektorgréflen auf die Richtung m des
statischen Magnetfeldes benétigt werden, kann man den in Gleichung (2.15|) definierten
Vektor g anstelle der Gradientenmatrix G verwenden, so daf§ gilt

o(x,t) = wot + (7/; dt’ ntG(t’)) T = wot + (7 /Ot dt’g(t)> - x.

Wie schon in Abschnitt [6] erwéihnt, ist es sinnvoll, die Transversalmagnetisierung und
dhnliche GroBen als komplexe Zahlen aufzufassen. Dem Wert R(p(x,t)) M1 des ro-
tierten Vektors M o entspricht dann die komplexe Zahl e@t)  Zur Vereinfachung der
Schreibweise wird statt der Magnetisierung eine dimensionslose Groie S(t) € € betrach-
tet, die das gemessene Signal beschreibt. p(x,t) ist der Betrag des Axialvektors ¢ (x,t),
also dessen Projektion auf den Einheitsvektor n:

o(x,t) =n - p(x,t) = wot + (’y /Ot dt’g(t’)> - x. (2.18)

=:k(t)
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2.2 Methoden der MR-Bildgebung

Das komplexe Signal S (t), welches proportional zur Transversalmagnetisierung M (t)
ist, 148t sich mit dieser Definition von k(t) schreiben als

S(t) = /d3:v o(x)e¥®t) = ei“’ot/d?’m o(x)e*t=,

Man kann die hochfrequente Phasenmodulation e“°! aus dem MeBsignal herausrechnen

und erhélt dann das niederfrequente Signal
S(t) = e “'S5(t) = / &Pz o(z)e*®.

Bei S(t) = S(k(t)) handelt es sich also bis auf einen Normierungsfaktor um den Wert der
Fouriertransformierten von p(x) an der Stelle k(¢). Da die Fouriertransformation in der
Folge haufiger auftritt, soll fiir sie die abkiirzende Schreibweise

S(k(t) = / B o(@) 0@ = FT {0} (k(1))

eingefithrt werden. Die Punkte k(t) = v f(f dt' g(t'), die in einem dreidimensionalen Vek-
torraum K liegen, nennt man Ortsfrequenzen und der Vektorraum selbst wird k-Raum
genannt. Indem man die Gradientenfelder G(t) geeignet wihlt, ist es moglich, die Fourier-
transformierte S(k) fiir beliebige Werte von k zu messen. Insbesondere lassen sich also
fir einen geeigneten Teilraum von K die Werte von S(k;) an hinreichend vielen Punk-
ten k; messen, so daB mit einer inversen diskreten Fouriertransformation (DFT) eine
Approximation der Dichte o(x) berechnet werden kannﬂ

o(x) x ZS(k‘j)e_ikj'm, symbolisch : o(z) = FT . {S}(z).
J

Dies ist das grundlegende Prinzip, das bei der Kernspintomographie verwendet wirdﬂ

Einen geeigneten Datensatz fiir eine DF'T erhélt man durch die Anordnung der k; auf
einem rechtwinkligen Gitter, das in einem Quader um den Ursprung des k-Raums liegt.
Die zugehorigen Signaldaten {S(k;)} nennt man die Rohdaten der MR-Aufnahme; ein
Beispiel fiir einen zweidimensionalen Rohdatensatz ist in Abbildung [2.9) auf der nichsten
Seite gegeben.

Die Bildgrofie und Auflésung kénnen im eindimensionalen Beispiel schnell berechnet
werden; die Ergebnisse lassen sich sofort auf zwei oder drei Dimensionen iibertragen. Hat
man einen Rohdatensatz {S(k;)} C C mit 2N Punkten k; die im Abstand Ak zwischen

9 Bei der diskreten Fouriertransformation lassen sich die verschiedenen Algorithmen zur Fast Fourier
Transformation (FFT) einsetzen (Cooley und Tukey||1965} |Gentleman und Sande|[1966)); Grundlagen
findet man zum Beispiel bei Stoer| (1993), Kapitel 2.3. Eine Folge daraus ist, daf} als Matrixgroe hiufig
Potenzen von zwei (128, 256, 512) gewihlt werden.

10 Das Verfahren ist hier fiir den allgemeinen Fall der dreidimensionalen Bildgebung beschrieben. Haufig
wird es auf zweidimensionale Schichten beschriinkt, wie in Abschnitt beschrieben ist. Fiir spezielle
Anwendungen kommt auch eine Beschrinkung auf nur eine Dimension (Line Scan Imaging, siche zum
Beispiel Maudsley|[1980; |Gudbjartsson u. a.|[1996) oder sogar null Dimensionen in Betracht. Letzteres
bedeutet, dal jeweils nur der kleine Bereich einer Probe angeregt wird, der einem bestimmten Voxel
(Volumenelement) entspricht, um so getrennt fiir jedes Voxel die Signalintensitéit zu messen. Die Haupt-
nachteile eines solchen Vorgehens gegeniiber dem Standardverfahren sind, dafl sehr viel mehr Mefizeit
benotigt wird und im allgemeinen ein schlechteres Verhéltnis von Signal zu Rauschen erzielt wird.
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Abbildung 2.9: Rohdaten eines axialen Schnittbildes durch einen menschlichen Kopf; der
Betrag der Mefiwerte |S(k,, ky)| ist als Intensitdtsverteilung dargestellt;
die Auflosung betrigt 160 x 160.

—Kkmax und kpax um den Nullpunkt liegen, so erhilt man die gesuchte (eindimensionale)
Dichte o(z) geméaf
ox)=C ) S(nAk)e ok
—N<n<N

mit einer Proportionalitétskonstanten C'. Die Daten p(x) bezeichnet man als Bilddaten.
Aus der 27i-Periodizitéit der Exponentialfunktion folgt, daff diese DFT genau dasselbe o
fiir Werte =+ j% und j € N ergibt. Der maximale Ortsraum, fiir den aus dem gegebenen
Rohdatensatz {S(k;)} die Dichte ¢ berechnet werden kann, hat also eine Grofie von 2.
Diese Abmessung nennt man das Field of View (FOV) der Aufnahme:

27

FOVJ} = |xmax - mmir1| == ﬂ (219)
Fiir die anderen Raumdimensionen erhélt man auf die gleiche Weise dasselbe Ergebnis.

Da der Informationsgehalt des Rohdatensatzes bei der DFT erhalten bleibt (die DFT

ist durch eine weitere Fouriertransformation wieder umkehrbar), kann man fiir den Bild-

datensatz ebenfalls 2N unabhéngige Werte {o(x,)} C C berechnen mit x,, = nAz und

—N < n < N. Die Auflésung des Bildes ist somit

FOV, 27 27

A = = = .
. 2N 2NAk ‘kmax - kmin‘

(2.20)

Die so rekonstruierten Daten sind zunéchst komplex, enthalten also fiir jeden Punkt
einen Real- und einen Imaginérteil. Letzterer entsteht zum Beispiel durch zeitliche und
réaumliche Variationen AB(x,t) der Feldstérke. Die gesuchte (reelle) Intensitétsverteilung
I(x) erhdlt man aus den rekonstruierten Daten durch Betragsbildung:

I(z) = |FT,. {S}(=)].
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2.2 Methoden der MR-Bildgebung

2.2.2 Schichtauswahl

Die gerade vorgestellte Methode ermdglicht es, die Dichteverteilung o(x) einer unter-
suchten Probe zu berechnen. Héufig ist man jedoch nicht an einer dreidimensionalen
Abbildung der Probe interessiert, sondern lediglich an einer oder einigen wenigen zweidi-
mensionalen Schichten, also an bestimmten Schnitten durch die Probe. In einem solchen
Fall ist es giinstiger, das Verfahren auf zwei Dimensionen einzuschrinken, indem man
von vornherein nur die Kerne in den interessierenden Schichten anregt. Dies ist zu errei-
chen, indem man den 90°-Puls nur auf die Spins in einer Schicht wirken 148t, statt auf
das ganze Volumen. Dazu iiberlagert man dem statischen Feld By, wiahrend der RF-Puls
eingestrahlt wird, ein Gradientenfeld G mit g = G'n und einem homogenen Anteil Bgs, so
da8 die Larmorfrequenz wr,(x) = v(Bo + Bs + g - ) nur in der interessierenden Schicht
mit der Frequenz des RF-Pulses w iibereinstimmt. Also werden auch nur noch in dieser
Schicht die Spins angeregt. Die Lage dieser Schicht ist durch die Ebenengleichung

1
g'w:;WL_BO_BS:BS

beschrieben; sie liegt also senkrecht zu g und wird proportional zur Feldstirke Bg aus
dem Ursprung verschoben.

Die Dicke d der angeregten Schicht hingt von der Bandbreite Aw des RF-Pulses ab,
wie in Abbildung dargestellt ist. Aus der letzten Gleichung folgt die Schichtdicke

1
d=—Aw.
7|9

Verschiedene Schichtdicken lassen sich also durch die Variation des sogenannten Schicht-
auswahlgradienten anregen.

Abbildung 2.10: Wirkungsweise des Schichtauswahlgradienten. Die Schicht der Probe, die
angeregt werden soll, ist schraffiert dargestellt.
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2 Grundlagen

2.2.3 MRT mit Spinechos

In Abschnitt 2:2.1] wurde gezeigt, dafl aus den Rohdaten in einem geeigneten Ausschnitt
des k-Raums mit einer inversen Fouriertransformation das gewiinschte Bild rekonstruiert
werden kann. Um die benotigten Rohdaten aufzunehmen, miissen geeignete Gradienten
und RF-Pulse geschaltet werden. Die Gesamtheit der Daten, die beschreiben, wann und
mit welchen Parametern die Gradientenfelder und RF-Pulse geschaltet werden, und wie
die Aufnahme der Daten erfolgen soll, nennt man héufig Sequenz oder Pulssequenz.

Die Spinecho-Sequenz ist eines der grundlegenden Verfahren der MR-Tomographie; die
wichtigsten Eigenschaften dieser Sequenz sind in Abbildung schematisch dargestellt.

90° 180° AKQ 90°
) = T

== Igf%h
|

Ts/2 Tx/2

| ] a I
0 Te/2  tpp1 tpne Tx Tr ¢

Abbildung 2.11: Schematische Darstellung einer Spinecho-Sequenz.

Es erfolgt eine Anregung der interessierenden Probenschicht mit einem 90°-Puls; der
Schichtauswahlgradient ist in der Abbildung mit gg bezeichnedﬂ Nach der halben Echo-
zeit Tx /2 wird ein 180°-Puls eingestrahlt, dessen Wirkung durch den Schichtauswahlgra-
dienten wiederum auf die gewiinschte Schicht begrenzt wird. Das Spinecho wird dann
zur Zeit Ty nach der Anregung aufgenommen — die Datenaufnahme ist durch den mit
»AKQ“ bezeichneten Kasten symbolisiert. Durch die geeignete Definition des Gradienten
gr(t) wird erreicht, dafl das Gradientenecho zeitlich mit dem Spinecho zusammenfillt.
Nach der Datenakquisition dauert es einige Zeit, bis sich durch die T7-Relaxation wieder
eine hinreichend grofle longitudinale Magnetisierung aufgebaut hat. Erst dann kann ein
weiterer Auslesezyklus mit einer erneuten Anregung durch einen 90°-Puls beginnen; die
Zeitspanne zwischen zwei aufeinanderfolgenden Anregungen nennt man Repetitionszeit
TR.

11 gs ist eine Komponente des in Gleichung definierten Vektors g. Im Sequenzschema sind die
anderen beiden Komponenten mit gr und gpn bezeichnet, so dafl beziiglich einer geeigneten Basis

{b1,b2,bs} gilt: g = grb1 + gpnb2 + gsbs. Die Lage dieser Basis im Raum hingt davon ab, wie die
aufzunehmende Schicht im Raum ausgerichtet ist.
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2.2 Methoden der MR-Bildgebung
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Abbildung 2.12: k-Raum-Abtastung bei der Spinecho-Sequenz.

Welche Punkte im k-Raum aufgezeichnet werden, ist durch die beiden Gradienten gp
und gpy, (die sogenannten ortskodierenden Gradienten) festgelegt. Nach Gleichung (2.18))
ergeben sich die Ortsfrequenzen

k:(t):fy/o at’ g ().

Damit 148t sich die Position k(t) im k-Raum zur Zeit der Datenaufnahme AKQ berechnen.
Der Schichtgradient gg ist so definiert, daf sein Integral zur Zeit der Auslese Null ist. Denn
einerseits ist seine Wirkung erst vom Zentrum des 90°-Pulses an zu beriicksichtigen, und
andererseits bewirkt jeder 180°-Puls eine Anderung der Prizessionswinkel, die bei der
Integration genau wie eine Vorzeicheninderung im Gradienten aufgefafit werden kann.
Der sogenannten Phasenkodiergradient gpp wirkt nur vor der Datenaufnahme zwischen
den Zeiten tpp1 und tppo, so dal man mit Tpy, := tpno — tpp1 schlielich findet

fot dt’ gr(t) gr(t = Tg)
k)=~ [idt'gen(t) | =" 9pn TP : (2.21)
0 0

Folglich ist wihrend der Datenakquisition die Komponente kpy,(t) = ’ygf;thh konstant
und die Komponente kp(t) = vgr(t —Tx) wichst linear mit der Zeit. Indem man nun nach
jeder Anregung den Phasenkodiergradienten g}, auf verschiedene Werte schaltet, kann
man mit der Spinecho-Sequenz einen rechteckigen Bereich des k-Raums auslesen. Die Rei-
henfolge dieser Abtastung, wie sie aus Gleichung hervorgeht, ist in Abbﬂdung
dargestellt.

Bei der Datenaufnahme in kp-Richtung mit zeitlich linear anwachsendem kg spricht
man von Frequenzkodierung, da im Moment der Akquisition die Kernspins an verschie-
denen Orten mit verschiedenen Kreisfrequenzen prézedieren. Dagegen nennt man die
Kodierung vor der Datenaufnahme durch den Gradienten g, mit der Dauer Tpy Pha-
senkodierung; hier werden die Prézessionswinkel vor der Akquisition geeignet dephasiert.
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2 Grundlagen

2.2.4 MRT mit stimulierten Echos

Ebenso wie Spinechos kénnen stimulierte Echos zur MR-Bildgebung benutzt werden; ein-
gefithrt wurde diese Technik 1985 (Frahm u. a.[1985; Haase u. a.|[1986)). Die Kodierung der
k-Raumposition erfolgt dabei genauso, wie in Abschnitt [2:2.3] fiir die Spinecho-Sequenz
beschrieben ist. Lediglich das Anregungsschema, mit welchem das Echo erzeugt wird,
unterscheidet sich, da hier das stimulierte Echo genutzt wird, das zur Zeit Tg + Ty nach
drei 90°-Grad-Pulsen auftritt. Schematisch ist eine MRT-Sequenz, die mit stimulierten
Echos arbeitet, in Abbildung dargestellt.

90° 90° 90° AKQ 90°
. . A M%N A’%%V \_J o .
= = == T

or(t) — N

: : : == Igfah :
gpn(t)— : f — f T
: : : L :
Tg /2 5 Tt 5 Tg /2
: : : : e
0 T /2 Te/2 + Tu Ts + T TRt

Abbildung 2.13: Schematische Darstellung einer Sequenz zur Bildgebung mit stimulierten
Echos.

Ein Nachteil der hier dargestellten Sequenzen zur MRT sowohl mit Spinechos als auch
mit stimulierten Echos ist die verhéltnismiflig lange Aufnahmedauer Thkq. Wie oben
beschrieben ist, wird bei beiden Techniken nach jeder Anregung eine Zeile des k-Raums
aufgenommen und danach die longitudinale Relaxation abgewartet; die Aufnahmedauer
fiir Npy, Phasenkodierschritte, also Npy Zeilen betrégt Taxq = NpnTRr- Typische Werte
sind Tg = 1s und Np, = 256, so daf} fiir die Aufnahme einer Schicht ungefihr vier
Minuten benétigt werden.

Es wurden verschiedene Techniken entwickelt, die eine schnellere Datenaufnahme er-
méglichen; einen Uberblick iiber solche Methoden liefert das Kapitel ,Rapid Scan Tech-
niques® in dem Standardwerk von [Stark und Bradley| (1992). Eine dieser Techniken wird
im folgenden Abschnitt vorgestellt.

2.2.5 MRT mit Echo-Planar-Imaging-Auslese

Eine Strategie zur beschleunigten Datenaufnahme eines Bildes ist, nach einer Anregung
mehrere oder sogar alle Rohdatenzeilen eines Bildes auf einmal auszulesen. Von den ver-
schiedenen existierenden Techniken, die dies ermoglichen, wird hier das Echo Planar Ima-
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(90°  Anregung | AKQ AKQ AKQ AKQ AKQ AKQ
(FID, SE, STE)
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Abbildung 2.14: Schematische Darstellung einer EPI-Sequenz. Der Auslesezyklus der
Gradientenechos ist nicht vollstandig dargestellt.
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(a) Single-Shot-EPI
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(b) Multi-Shot-EPI

Abbildung 2.15: k-Raum-Abtastung bei der EPI-Sequenz; der k-Raum, der zur Berech-
nung eines Bildes erforderlich ist, wird in Echoziigen aus einer Folge von
Gradientenechos abgestastet.
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2 Grundlagen

ging (EPI) beschrieben. Die Grundidee der EPI-Sequenzen wurde erstmals von Mansfield
verdffentlicht (Manstfield||[1977; Mansfield und Pykett|1978). Nach der Anregung wird eine
Folge von Gradientenechos ausgelesen (vergleiche Abschnitt auf Seite , die durch
geeignete Phasenkodierungen eine zweidimensionale Teilfliche des k-Raums abdecken.
Da sich die EPI-Technik auschliellich auf die Datenauslese bezieht, kann die Anregung
dabei auf verschiedene Weise erfolgen: Moglich sind zum Beispiel Anregungsschemata
mit einem, zwei oder drei RF-Pulsen, so dafl man die Transversalmagnetisierung des FI-
Ds, des Spinechos oder des stimulierten Echos messen kann; auch Inversionspulse kénnen
eingesetzt werden. Typisch fiir EPI-Sequenz ist, dal der Phasenkodiergradient vor der Ak-
quisition einen groflen Sprung im k-Raum bewirkt. Wahrend der zeilenweisen Aufnahme
wird kpp dann durch kleine Gradienten schrittweise gedndert.

Man kann mit einem EPI-Echozug den gesamten interessierenden k-Raum-Bereich
auslesen oder alternativ diesen Bereich mit mehreren Echoziigen abdecken; im letzteren
Fall spricht man von Multi-Shot-EPI im Gegensatz zum Single-Shot-EPI. Die Bahnen
durch den k-Raum, die sich so ergeben, sind in Abbildung auf der vorherigen Seite
gezeigt.

Nachteile der EPI-Technik sind vor allem die hohe Empfindlichkeit gegeniiber Suszep-
tibilitdtseffekten und die sehr hohen Anforderungen, die an das Gradientensystem gestellt
werden. Um die Dauer des kompletten Echozugs wegen der Th-Relaxation nicht zu grofl
werden zu lassen, miissen die Gradientenechos in moglichst kurzer Zeit eingelesen werden.
Dazu werden sehr starke Frequenzkodiergradienten benétigt, die zudem sehr schnell von
ihrem positiven zum negativen Maximalwert geschaltet werden miissen. Weitere Verbrei-
tung haben EPI-Sequenzen deshalb erst in der zweiten Hélfte der 90er Jahre gefunden,
nachdem die entsprechenden Hochleistungsgradientensystem verfiigbar waren.
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2.3 Diffusionsgewichtete MR-Tomographie

In der Magnetresonanztomographie gibt es keine einheitliche Zuordnung zwischen der Si-
gnalintensitét eines Bildpunktes und bestimmten Stoffeigenschaften. So kénnen abhéngig
von der benutzten Sequenz dieselben Bereiche einmal heller und einmal dunkler als ihre
Umgebung erscheinen. Die Bildkontraste kénnen zum Beispiel vorwiegend von der Lénge
der Relaxationszeiten abhingen, dann spricht man — je nach Einzelfall — von Ti-, T5-
oder T5-gewichteten Bildern. Ist die Bildintensitét proportional zur Protonendichte o(x),
so nennt man die Aufnahme PD-gewichtet (oder g-gewichtet). Die MR-Tomographie ist
nicht zuletzt deshalb so vielfiltig anwendbar, weil es moglich ist, auf den Bildern ganz
verschiedene Eigenschaften des untersuchten Objekts darzustellen.

Im folgenden soll ein Verfahren betrachtet werden, das es ermdoglicht, die Grofle der
Brownschen Molekularbewegung der angeregten Spins quantitativ abzubilden; diese sto-
chastische Bewegung der Spins nennt man auch Diffusion, und man spricht dann von
diffusionsgewichteter MR-Tomographie.

2.3.1 Grundlagen

Die Diffusion eines Stoffes wird durch die Diffusionskonstante D quantifiziert[”] Ist die
Konzentration n(x,t) des Stoffes nicht homogen, so beobachtet man eine FluBdichte J
dieses Stoffes, die vom Gradienten der Konzentration abhéingt; J bewirkt einen Ausgleich
der Konzentrationsunterschiede. Der Zusammenhang zwischen J und n(«,t) wird durch
die Gleichung

J=-DVn (2.22)

beschrieben. Gleichbedeutend mit der Forderung, dafl die Teilchenzahl erhalten bleiben
muf}, ist die Kontinuitétsgleichung %n = —V . J. Zusammen mit Gleichung 1' erhilt
man damit die Diffusionsgleichung

gtn(:zz,t) =V - (DVn(z,1)). (2.23)
Im Spezialfall der isotropen Diffusion, also D = D1 ergibt sich daraus

an(a:, t) = DV?n(x,t) = DAn(x,1t). (2.24)

Aus Gleichung kann man einen Ausdruck fiir die mittlere quadratische Ver-

schiebung x2 der Teilchen in der Zeitspanne ¢ berechnen. Geht man zur Zeit t = 0 von

einer Konzentration aller Molekiile im Nullpunkt aus, also n(x,0) = §(x), so erhélt man
fiir die mittlere quadratische Verschiebung zur Zeit ¢:

m2:/d3xw2n(m,t).

Dieses Integral 148t sich berechnen, indem man Gleichung (2.23)) auf beiden Seiten mit
2 multipliziert und dann iiber den Raum integriert. Fiir die linke Seite erhilt man so

0 d d—
Brx?=n(z,t)= /d3xm2n T, t) = —x2.
[ et = 5 ()= &
12 Detailliertere Ausfithrungen sind zum Beispiel bei [Reif] (1987)), Kapitel 12.5, zu finden.
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Auf der rechten Seite ergibt sich mit zweifacher partieller Integration

/d?’w x’V - (D(x)Vn(x,t)) — /dgx 2z - (D(x)Vn(x,t))

= 2/d3xn(a),t) SpD
= 2SpD.

Eine zeitliche Integration liefert nun das Ergebnis
22 =2SpDt. (2.25)

Dieses Ergebnis ist auch dann giiltig, wenn keine Flufldichte J beobachtet werden kann,
weil die Konzentration n(x,t) eines Stoffes konstant ist; man spricht dann von der Ei-
gendiffusion oder Selbstdiffusion. In der diffusionsgewichteten MR-Tomographie ist eine
héufig benutzte Megrofie die Eigendiffusion der Wassermolekiile im Gewebe; diese erfah-
ren in der Zeit ¢ also im Mittel eine Verschiebung von s = /2 SpDt.

2.3.2 MeBprinzip

Schon (1950, hat [Hahn| den Einflu8 der Eigendiffusion von Fliissigkeiten auf die Signalin-
tensitit bei Spinechoexperimenten beschrieben. Verbesserte und erweiterte Methoden zur
Diffusionsmessung wurden von Carr und Purcell (1954) sowie Woessner| (1961) vorgestellt.
Von den verschiedenen Moglichkeiten fiir die diffusionsgewichtete MR-Tomographie wird
im folgenden eine Methode beschrieben, die von |Stejskal und Tanner| (1965) entwickelt
wurde. Die Grundidee dabei ist, durch eine spezielle Gradientenfolge in der Sequenz zu
bewirken, daf§ diffundierende Spins zusétzlich dephasiert werden; folglich ist die Inten-
sitdt der Transversalmagnetisierung in Bereichen starker Diffusion dann abgeschwécht
gegeniiber der Intensitét in Bereichen mit ruhenden Spins. Dabei soll es eine eindeuti-
ge Abhingigkeit zwischen der Signalintensitit und dem Diffusionskoeffizienten D geben,
so daf} aus der Helligkeitsverteilung des rekonstruierten Bildes quantitativ auf die lokale
Diffusionsstérke zuriickgeschlossen werden kann.

Um diese Dephasierung zu erzielen, schaltet man zwei zuséitzliche Gradienten, die so-
genannten Diffusionsgradienten gp, zwischen Anregung der Spins und Auslese des Echos.
Bei einer Spinecho-Sequenz sind dies zwei Gradienten von gleicher Stiarke gp und Dauer
d vor und nach dem 180°-Puls, die im Abstand A aufeinanderfolgen (Stejskal und Tanner
1965)), wie in Abbildung[2.16(a)] auf der gegeniiberliegenden Seite dargestellt ist. Der erste
Gradient bewirkt eine Dephasierung der Spins als Folge der ortsabhéngigen Larmorfre-
quenz, die durch den zweiten Gradienten genau aufgehoben wird, falls alle Kernspins am
urspriinglichen Ort verharren. Wenn aber durch die molekulare Diffusion die Spins ih-
ren Ort parallel zur Richtung von gp dndern, so entspricht die Rephasierung nicht mehr
der Dephasierung. Da es sich bei der Diffusion um eine stochastische Bewegung handelt,
sind auch die Prizessionswinkel nach dem zweiten Diffusionsgradienten zuféllig verteilt,
und die makroskopische Transversalmagnetisierung wird durch die destruktive Uberlage-
rung abhéngig von der Stirke der Diffusion abgeschwécht. Die gleiche Anordnung von
Diffusionsgradienten kann man auch in MRT-Sequenzen integrieren, die auf der Auslese
von stimulierten Echos basieren (Tanner|[1970)), wie in Abbildung auf der gegen-
iiberliegenden Seite gezeigt ist. Dabei kann man deutlich lingere Werte fiir A als mit
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(a) Diffusionswichtende Sequenz mit Spinecho (jStejskal und Tanner“1965[).
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(b) Diffusionswichtende Sequenz mit stimuliertem Echo 1970).

Abbildung 2.16: Schematische Darstellung diffusionswichtender MR-Pulssequenzen. Die
schicht- und bildkodierenden Gradienten sind nicht eingezeichnet. Im
Phasendiagramm ist die Wirkung der Diffusionsgradienten auf einen un-
bewegten Spin ¢ (¢) und einen bewegten Spin 2 (¢) an unterschiedlichen
Orten dargestellt.
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Spinecho-Sequenzen erzielen, weil das Signal wahrend der Mischungszeit Ty nur mit der
Zeitkonstanten 77 abnimmt (siehe Abschnitt auf Seite [17)).

2.3.3 Berechnung der Signalabschwachung

Die Intensitét des Signals an einem beliebigen Ort innerhalb eines Bereichs mit konstan-
ter, isotroper Diffusion D l&8t sich berechnen, indem man die Blochschen Gleichungen
, welche die Zeitentwicklung der Magnetisierung im &dufleren Magnetfeld beschrei-
ben, mit der Diffusionsgleichung kombiniert. Dabei werden die Komponenten des
Magnetisierungsvektors M (z, t) proportional zur Teilchendichte n(x,t) gesetzt. Man er-
halt die Gleichung

d 1
&M(w, t) =~yM(x,t) x B+SM(x,t)+ ?Mo + DAM (z,t). (2.26)
1

Wie aus dieser Gleichung die Signalabschwéchung der Transversalmagnetisierung berech-
net werden kann, haben Stejskal und Tanner (1965) beschrieben. Fiir die Transversal-
magnetisierung Mp(x,t) ergibt sich aus Gleichung (2.26) und der Definition von S in

Gleichung ((2.13))

d 1
g Mr(.t) = 7Mz(@.t) x B — = Mr(z,1) + DAMx (2, t). (2.27)
2

Das #uflere Magnetfeld sei B = (By + g(t) - )n, also eine Uberlagerung des konstanten
Anteils By mit einem Gradientenfeld, die beide in Richtung des Einheitsvektors n wei-
sen. Transformiert man Mt (x,t) entsprechend Gleichung in den komplexen Wert
Mr(x,t) € C, so erhélt man fiir Gleichung

%MT(:c,t) =— <i'y(Bo +g(t)-x)+ 7172> Mr(x,t) + DAM~(z,t). (2.28)

Diese Gleichung 16st man mit dem Ansatz

t
Mr(, ) = A(t) exp [—ivBDt —ine- [ arg(e) - H |
0 2

Darin beschreibt A(t) die zeitliche Amplitudenéinderung, die durch die Diffusion verur-
sacht wird. Einsetzen dieses Ansatzes in Gleichung ([2.28) fiihrt zur Differentialgleichung
fiir A(t)

%A(t) = —Dy? (/Ot dt'g(t'))QA(t).

Die Losung dieser Gleichung mit der Anfangsbedingung A(0) = Ay ist
2

t ¢
A(t) = exp —D’y2/ dt (/ dt"g(t”)) Ap.
0 0

Der logarithmierte Wert der Signalabschwéchung durch Diffusionseffekte ist somit

At) _ Y
lnAO—D'y2/O dt (/0 dt" g(t )) : (2.29)

Diese Abschwichung soll nun fiir eine Sequenz mit Stejskal-Tanner-Gradienten (Abbil-
dung auf der vorherigen Seite) berechnet werden. Um die Rechnung zu vereinfachen,
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soll statt der zwei identischen Gradienten und des zentralen 180°-Pulses eine Folge zweier
entgegengesetzter Gradienten ohne RF-Puls betrachtet werden. Da die Auswirkungen auf
die Dephasierung und Rephasierung der Spins in beiden Fillen identisch ist, ergibt sich
auch dieselbe Signalabschwichung durch die Diffusionswichtung. Der Diffusionsgradient
ist dann gegeben durch

0 firt <t
gp firt; <t <t
gD(t) = 0 flurty <t <ts
—gp firtz3 <t <ty

0 furt >ty

Die Signalabschwichung zum Zeitpunkt ¢4 nach der Diffusionswichtung erhilt man nach
Gleichung ([2.29), indem man die Stammfunktion von gp(t) quadriert und erneut inte-
griert. Man findet so

In AX;) = (vgpd)? (A - g) D =: —bD, (2.30)

wobei man den sequenzabhéngigen Faktor b, der die Stérke der Diffusionswichtung be-
schreibt, als b- Wert bezeichnet. Damit erhélt man die von der Diffusionskonstanten und
somit im allgemeinen vom Ort abhéngige Intensitéitsabschwéichung

In(x) = exp (—=bD(x))Io(x). (2.31)

Falls die Diffusion nicht isotrop ist und durch den Tensor D beschrieben wird, so ist nur
jener Anteil der Diffusion zu berticksichtigen, der in Richtung des Diffusionsgradienten g
erfolgt; der Einheitsvektor in diese Richtung sei gp. Die Signalabschwichung wird dann
auch nur durch die Komponente des Diffusionstensors D bewirkt, welche die Diffusion in
Richtung gp beschreibt, diese ist

und fiir das Signal Ip gilt somit
In(z) = exp (—bDg(x))Io().

2.3.4 Mikroskopische Erklarung der Signalabschwdchung

Mikroskopisch betrachtet ist die Signalabschwéchung geméfl Gleichung eine Folge
der unvollstdndigen Rephasierung der diffundierenden Spins, wie schon in Abschnitt
beschrieben ist. Jeder der beiden Diffusionsgradienten +gp mit der Dauer § dndert die
Prézession der Dipolmomente am Ort x analog zu Gleichung um jeweilﬁ

5
Ap12 =ty </ dt'gD> cx=+y6gp - x.
0

13 Die Diffusionsbewegung der Spins wihrend der Dauer § der Diffusionsgradienten wird dabei vernach-
lassigt. Eine exakte mikroskopische Beschreibung findet man bei Dietrich| (1997, Abschnitt 3.1.
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Diffundiert ein Spin nun in dem Intervall zwischen den beiden Diffusionsgradienten von
@1 nach x9, so ist die verbleibende Phase App nach dem zweiten Diffusionsgradienten

App = Ap1 + Apz =75 gp - (T1 — 22) = —Yd gp - Az.
Fiihrt man die effektive Diffusionszeit

)
=A— = 2.32
r=a-y (2.32)
in Anlehnung an Gleichung (2.30) ein, so 148t sich damit Agp auch als Funktion von 7

und der Diffusionswichtung b schreiben als

App = \/é Az - §p. (2.33)

Die Wahrscheinlichkeit fiir eine Diffusion iiber die Strecke Az in der Zeit 7 folgt bei
frei diffundierenden Spins und isotroper Diffusion in jeder Raumrichtung einer Gauf3-
Verteilun mit Mittelwert 0 und Standardabweichung +/2D7. Die Signalintensitit Ip
ergibt sich aus der Uberlagerung der Signale aller Einzelspins mit individueller Phase
exp(iApp), also nach dem Einsetzen von Gleichung aus dem Integral

o= v [ (5 ) (372):
D=—— zexp| —— |exp(it/—z | .

2nV2DT J - 4Dt T
Dieses Integral ist gerade die Fouriertransformierte der Gaufverteilung, ausgewertet an

der Stelle 1/b/7, deshalb gilt
Ip = exp(—bD)Iy;

dies entspricht genau dem Ergebnis in Gleichung (2.31)) aus der makroskopischen Betrach-
tung.

2.3.5 Berechnung des effektiven Diffusionskoeffizienten

Abhéingig von der Anwendung kann entweder eine direkte Auswertung der diffusionsge-
wichteten Bilder oder eine Berechnung des ortsabhéngigen Diffusionskoeffizienten Dg(x)
niitzlicher sein. Im zweiten Fall benttigt man mehrere (mindestens zwei) Aufnahmen der
gleichen Region mit verschiedenen Diffusionswichtungen, also verschiedenen b-Werten b;,
j =0,...n. Die berechnete Intensitét des Bildes am Ort @ bei der Diffusionswichtung b;
sei Ij(x). Dann gilt

Liw) | e (-bDyla)
Ip(x) exp (—boDg())

Die auf Ip(x) normierte und logarithmierte Intensitdt am Ort x héngt also linear vom b-
Wert ab. Die Proportionalitétskonstante ist die gesuchte Diffusionskonstante Dg(x); diese
148t sich somit durch eine lineare Regression fiir jeden Ort @& berechnen. Die bildliche,
farb- oder graustufenkodierten Darstellung der Werte Dg(x) bezeichnet man héufig als
ADC-Map oder allgemeiner als Parameterbilder.

= (bo — bj)Dg(x).

14 Eine detaillierte Herleitung mit einem Random-Walk-Ansatz ist ebenfalls bei Dietrich| (1997), Ab-
schnitt 3.1 zu finden.
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2.3 Diftusionsgewichtete MR-Tomographie

Bei Gewebemessungen nennt man den so berechneten Parameter Dg(x) effektiven
(oder scheinbaren) Diffusionskoeffizienten (ADC, Apparent Diffusion Coefficient), da sich
dieser Wert im allgemeinen deutlich vom Diffusionskoeffizienten freien Wassers unterschei-
det. Statt Dg schreibt man deshalb auch hdufig D.g. Die Ursache fiir den Unterschied
zwischen freiem und effektivem Diffusionskoeftzienten ist zum einen der Einflufl des stér-
ker gebundenen intrazelluliren Wassers, dessen Diffusionskoeffizient sich mit dem meist
grofferen Wert des extrazelluliren Wassers iiberlagert. Auflerdem schriinken Zellwénde
oder Zellmembranen die Diffusion ein, wie im folgenden Abschnitt ausgefiihrt wird.

2.3.6 Eingeschrankte Diffusion in biologischem Gewebe

Die Diffusion von Wassermolekiilen in pordsen Medien oder in biologischem Gewebe,
also in Zellverbiinden, unterscheidet sich von der freien Diffusion des Wassers durch die
beschrinkende Funktion der Porenwinde, Zellwéinde oder Zellmembranen. Anschaulich
ist dies in Abbildung dargestellt, in welcher oben die freie, also ungestorte Diffusion
abgebildet ist und unten die eingeschrdinkte Diffusion von Molekiilen innerhalb einer Zelle.
Die Brownsche Molekularbewegung ist hier fiir verschiedene Beobachtungszeitraume 7
gezeigt; 7 ist dabei die (effektive) Diffusionszeit, wie in Gleichung definiert.
Wiihrend bei der freien Diffusion die mittlere Diffusionsstrecke (2:2)'/? proportional
mit /7 anwéchst, bleibt die maximale Diffusionsstrecke innerhalb der Zelle auf deren

@

Abbildung 2.17: Schematische Darstellung der freien Diffusion (oben) und der einge-
schriankten Diffusion von Wasser in einer Zelle (unten). Von links nach
rechts ist die Diffusionszeit 7 aufgetragen.
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Abbildung 2.18: Abhéngigkeit des effektiven Diffusionskoeffizienten D.g von der Diffu-
sionszeit 7. Dargestellt ist der qualitative Verlauf von D.g bei freier
Diffusion und bei eingeschréinkter Diffusion sowohl im Falle undurchlés-
siger Membranen (Permeabilitdt P = 0) als auch permeabler Membranen
(P > 0). Von links nach rechts ist die Diffusionszeit 7 aufgetragen.

Ausmafle beschrankt. Folglich ist auch die maximal mogliche Dephasierung durch die
Diffusionsgradienten beschrinkt, so dafl die Signalintensitéit weniger stark abgeschwécht
wird als bei der freien Diffusion. Dieser Effekt tritt um so deutlicher auf, je linger man
die Diffusionszeit wéhlt. Im Gegensatz zur freien Diffusion, bei welcher der gemessene
Diffusionskoeffizient unabhéngig von der gewéhlten Diffusionszeit ist, erwartet man also
bei der eingeschrinkten Diffusion, dafl der gemessene effektive Diffusionskoeffizient sich
mit wachsender Diffusionszeit verringert; dieser Effekt wurde zuerst von Woessner| (1963)
beobachtet und ab 1965 vor allem von Stejskal und Tanner genauer analysiert (Stejs-
kal 1965; (Tanner und Stejskal [1968). Im Grenzwert 7 — oo folgt aus der beschrénkten
maximalen Diffusionstecke, dafl der effektive Diffusionskoeffizient gegen Null geht.

Im allgemeinen sind die Zellwénde jedoch nicht vollstdndig wasserundurchléssig, son-
dern permeable Membranen. Mit einer gewissen Wahrscheinlichkeit kénnen Wassermole-
kiile dann aus der Zelle austreten. Die grundsétzliche Abhéngigkeit des effektiven Diffu-
sionskoeffizienten von der Diffusionszeit wird dadurch nicht geéndert; die Diffusion durch
die Zellmembran fiihrt jedoch dazu, daf§ der effektive Diffusionskoeffizient fiir lange Dif-
fusionszeiten nicht mehr gegen Null, sondern gegen einen Grenzwert D., lduft. Dieses
Verhalten des Diffusionskoeffizienten ist qualitativ in Abbildung dargestellt.

Die in Abschnitt 2.3.2] auf Seite [32 beschriebene Mefimethode fiir Diffusionsmessun-
gen kann auf verschiedene Weise eingesetzt werden, um die Effekte der eingeschrénk-
ten Diffusion aufzuzeigen. Einerseits konnen direkt die Diffusionskoeffizienten Deg(7) fiir
verschiedene Diffusionszeiten 7 gemessen werden. Fiir jede Diffusionszeit 7 sind somit
mindestens zwei Messungen mit verschiedenen Diffusionswichtungen b erforderlich; das
Ergebnis entspricht den in Abbildung dargestellten Daten. Fiir jede Diffusionszeit 7
spricht man dabei von einer ct-Messung; ct steht fiir constant time und bezieht sich auf
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die konstant gehaltene Diffusionszeit fiir die verschiedene Diffusionswichtungen b. Alter-
nativ kann man sogenannte cg-Messung, abkiirzend fiir constant gradient, durchfiihren.
Bei diesem Verfahren werden die Diffusionsgradienten konstant gehalten und die Diffu-
sionszeit wird variiert, so daf§ insgesamt auch die Diffusionswichtung b veréndert wird.
Dieses Verfahren fiihrt bei Messungen der freien Diffusion, wie oben beschrieben, zu einer
exponentiellen Abhéngigkeit des Signals von der Diffusionswichtung; liegt jedoch einge-
schrdnkte Diffusion vor, so weicht das Signal vom exponentiellen Verlauf ab. Will man
ausschliefllich den Einflul der eingeschrinkten Diffusion beobachten, ohne dabei explizit
die Diffusivitiat zu bestimmen, so kann man schlieSlich noch cb-FExzperimente durchfiih-
ren, bei denen der b-Wert konstant gehalten wird und Diffusionszeit und Gradientenstéirke
variieren.

Im folgenden soll eine quantitative Beschreibung der eindimensionalen eingeschrénk-
ten Diffusion gegeben werden. Als Beschreibungsmodell fiir die Diffusion dient dabei die
Aufenthaltswahrscheinlichkeit p(x,7; z¢; Do) eines diffundierenden Teilchens nach der
Diffusionszeit 7 mit dem freien Diffusionskoeffizienten Dgy. Zur Zeit 7 = 0 soll sich das
Teilchen am Ort zg aufhalten, also

p(z,0; zo; Do) = d(x — x0).

Fiir ein frei diffundierendes Molekiil ergibt sich als Aufenthaltswahrscheinlichkeit zur
Zeit T die GauBlverteilung

1 —(z — m0)?
exp
Var Dot 4DgT1
Eine solche Wahrscheinlichkeitsverteilung 148t sich auch fiir den Fall der eingeschrank-
ten Diffusion in einem eindimensionalen System permeabler Membranen berechnen, wie
Powles u.a. (1992)) basierend auf einer Arbeit von Tanner| (1978) gezeigt haben. Die
Grundannahmen bei der Berechnung dieser Wahrscheinlichkeitsverteilung sind erstens
die Diffusionsgleichung (entsprechend Gleichung
op 0%p
ot oz
zweitens die Annahme, dafl der Flufl auf beiden Seiten (—,+) der Membran gleich ist,
also

p(x, 75 w05 Do) = =: g(x — z0,7; Do).

op| _9p
Ox|_  Ox|,’
und schlielich die folgende, von Tanner eingefithrte Randbedingung fiir die Wahrschein-
lichkeitsverteilung auf beiden Seiten der Membran, welche die Permeabilitdt P einbringt:

Op
_—pp=-—P1 =
p b+ Oz

. (2.34)

+
Fiir ein Teilchen, das zur Zeit 7 = 0 am Ort x = 0 ist, und eine permeable Membran

am Ort xp > 0 kann man daraus die folgende Wahrscheinlichkeitsverteilung berechnen:

g(z,7; Do) + f(—z + 2z, 7; Do, P) g(x — 2xpT; Dy), x < B

e o) = { (1= f(z, 73 Do, P)) g, 73 Dy), v B

Dieses Ergebnis kann man interpretieren als Uberlagerung der freien Diffusion g(x, 7; Do)
mit einem an der Membran reflektierten Anteil fg(x — 2xpT; Dy) fiir z < zp und
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einen transmittierten Anteil (1 — f)g(z,7; Do) fiir * > xp. Der Reflexionskoeffizient
f(z,7; Do, P) kann jedoch aufgrund der Randbedingungen nicht als Konstante gewiihlt
werden, sondern ist

o0
82 S
Dy P)=1—2P [ ds exp—( 2P . 2.35
f(@,75 Do, P) /SeXp ( S+4DOT+2DOT‘”) (2.35)

Aus diesem Ergebnis fiir eine Membran 148t sich das Resultat fiir ein unendliches
System permeabler Membranen im Abstand L mit Permeabilitdt P herleiten; als Ender-
gebnis fiir ein Teilchen, das sich zur Zeit 7 = 0 am Ort x aufhélt, ergibt sich schliefflich:

VAn Dot p(z, T; x0; Do, L, P) = (1— f)‘zl exp ( — (x — 1:0)2/4D07')

> l—l—l—zL—i—x—i—wo)
1—f
+ ( <exp< 1Dor >

l+1—|—z —x—x0)2
—l—exp( 1Dyr ))
k .
23—1—2z—1)( 1)7 +21
o et ()

<—((z +k+ (—1)k2)L — (=1)kz + x0)2>

(2.36)

4Dyt

> & b —1+ (22 +1)(=1) 421
+ 2 a5 )

—((L+k = (=1)F2)L + (—=1)kz — z)°
< 4Dg1 >

exp

Darin ist 2 die Schichtnummer der Position , also (—3) L < = < (2+3) L, k die Anzahl
der Reflexionen und [ die Anzahl der Transmissionen. Der erste Summand beschreibt die
Wahrscheinlichkeitsdichte ohne Reflexionen, der zweite Summand mit einer Reflexion und
der dritte und vierte Summand mit beliebig vielen Reflexionen. Der Reflexionskoeffizient f
erhiilt dabei das Ortsargument aus der jeweils mit f multiplizierten Exponentialfunktion.

Ohne den komplizierten Ausdruck auswerten zu miissen, a3t sich der oben
bereits erwihnte effektive Diffusionskoeffizient D, fiir Diffusionszeiten 7 — oo im Sy-
stem permeabler Membranen herleiten. Betrachtet man die Diffusion gemittelt {iber viele
Membranen, so ergibt sich fiir diese globale Diffusion eine (gegléittete) Wahrscheinlich-
keitsverteilung poo, die wiederum einer Gaufiverteilung folgt. An jeder Membran mufl
der Flu} beziiglich beider Verteilungen ungeféihr gleich sein; geméf Gleichung gilt

deshalb
op . Opx
Ox or
Zwischen den Membranen im Abstand L sind die Verteilungen p und p., fiir lange Dif-

(2.37)
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Abbildung 2.19: Wahrscheinlichkeitsverteilung an permeablen Membranen. Gezeigt ist
die Wahrscheinlichkeitsverteilung der gemittelten (globalen) Diffusi-
on P fiir lange Diffusionszeiten 7 (gestrichelt) und der lokalen Losung p
(durchgezogen).

fusionszeiten niherungsweise linear, so dafl, wie aus Abbildung zu entnehmen ist,

gilt:
— ~ L @ — %
p==P+= oxr  Ox )

Mit der Randbedingung ([2.34)) folgt daraus

dp  Opso ~ 71@
L(@:ﬂ 3x>~ F oz’

Durch Einsetzen von Gleichung ([2.37)) erhédlt man schliellich das gesuchte Ergebnis:

Do 1
= . (2.38)

Do 1+ 4
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3 EinfluB des Rauschens auf
Diffusionsmessungen

In diesem Kapitel wird der Einflufl des (unvermeidlichen) statistischen Bildrauschens auf
die Signalintensitdt und insbesondere auf die quantitative Auswertung der Signalinten-
sitdt bei der Berechnung von Diffusionskoeffizienten untersucht. Die Ergebnisse dieses
Kapitels sind von Bedeutung fiir das in Kapitel [] vorgestellte Verfahren zur Bestimmung
von Zellgroflen, sobald man beabsichtigt, diese Messungen in vivo durchzufiihren. Gerade
bei der Zellgroflenmessung sind lange Echo- oder Mischungszeiten unvermeidlich, so dafl
auch ein betrdchtlicher Rauschanteil in den Bildern erwartet werden muf}. Der Inhalt
dieses Kapitels wurde in der Zeitschrift Magnetic Resonance in Medicine verdffentlicht
(Dietrich u. a.|[2001)).

3.1 Einleitung

3.1.1 Problemstellung und Vorarbeiten

Die Mehrzahl der MRT-Anwendungen basiert auf der Darstellung von Betragsbildern.
Wie in Abschnitt auf Seite [22] beschrieben ist, werden fiir die Bildgebung die Roh-
daten zunéchst als komplexe Werte aufgenommen und anschlieend typischerweise fou-
riertransformiert. Dann werden Real- und Imaginérteil des so entstehenden Datensatzes
zu einem Bild kombiniert, welches nur noch die Betragsdaten enthélt. Da man auf diese
Weise die Phaseninformation vollstdndig verwirft, treten keine Phasenartefakte im ent-
stehenden Bild auf, welche zum Beispiel durch Wirbelstrom- oder Suszeptibilitétseffekte
entstehen konnen. Diese Art der Datenaufbereitung hat jedoch eine unerwiinschte Ne-
benwirkung, die durch das unvermeidliche statistische Bildrauschen verursacht wird: Bei
der Betragsbildung beeinflut das dem Signal iiberlagerte Rauschen die resultierenden Si-
gnalintensitéten im Bild. Abhéngig vom Verhéltnis zwischen Signal und Rauschen (SNR,
Signal-to-Noise Ratio) kénnen so betréchtliche numerische Abweichung in der Signal-
intensitit entstehen, welche sich wiederum auf die quantitativen Parameter auswirken,
die bei der Nachverarbeitung der Daten mit Rauschanteil berechnet werden. Dies gilt
insbesondere fiir die Bestimmung von Diffusionskoeffizienten, welche, wie im folgenden
beschrieben wird, sehr empfindlich auf das Bildrauschen reagieren.

Um die Auswirkung der Betragsbildung auf die mittlere Signalintensitét quantitativ zu
untersuchen, wird gewohnlich davon ausgegangen, dafl die Wahrscheinlichkeitsverteilung
fiir die Intensitit des Rauschens in beiden komplexen Komponenten eine Gaufiverteilung
ist. Berechnet man unter dieser Voraussetzung die Betragsdaten in einer Hintergrund-
region des Bildes (also in einer Region, die ausschliellich das Rauschsignal N mit dem
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Abbildung 3.1: Einflufl der Betragsbildung auf das Hintergrundrauschen. Links sind Real-
und Imaginérteil des Hintergrundrauschens beispielhaft (d, e) dargestellt;
die Intensitét des Rauschens ist in beiden Komponenten normalverteilt (a,
b) mit Mittelwert 0 und Standardabweichung o = 1. Nach der Betragsbil-
dung ist die Intensitét des Rauschens iiberall positiv (f), und die Wahr-
scheinlichkeitsverteilung der Intensitit (c) folgt einer Rayleighverteilung
mit Mittelwert /7/2 ~ 1,253 anstelle von 0.

Mittelwert 0 und der Standardabweichung o enthélt), so wird bei der Betragsbildung aus
den symmetrischen Gaufiverteilungen

1 —N?2

PG(N7J) = \/%0_ exXp 20.2

die asymmetrische Rayleighverteilung

0fir N <0
PR(NaU): 1 *NQ

N exp

Dies ist in Abbildung illustriert. Wahrend die Gaufiverteilungen fiir das komplexe
Rauschen in Real- und Imaginérteil den Erwartungswert 0 haben, ist die Rayleighver-
teilung nur fiir positive Intensititen von Null verschieden und hat folglich auch einen
positiven Erwartungswert. Auf das berechnete Bild bezogen bedeutet dies, dafl die mitt-
lere Signalintensitéit im Hintergrund von 0 im komplexen Bild auf einen positiven Wert
im Betragsbild ansteigt (Edelstein u. a. [1984). Wie sich das Rauschen bei der Betrags-
bildung auswirkt, wenn das darunterliegende Signal nicht Null ist, also auflerhalb von
Hintergrundregionen, wurde von [Henkelman| (1985) beschrieben. In der zitierten Arbeit
wurde die Signalénderung in Abhéngigkeit von der Rauschintensitéit numerisch berechnet.
Die dabei resultierende Intensitdtsverteilung ist die Riceverteilung (Rice|1954); Bernstein
u. a.| haben [1989| den Signalanstieg durch das Rauschen mit dieser Verteilungsfunktion
diskutiert. In Abbildung auf der gegeniiberliegenden Seite ist der Einflufl der Betrags-
bildung auf ein von Null verschiedenes Signal mit {iberlagertem Rauschen dargestellt. Ver-
schiedene Korrekturverfahren fiir die durch das Rauschen beeinfluffiten Signalintensitéten
wurden von McGibney und Smith| (1993)), Miller und Joseph (1993) sowie Gudbjartsson
und Patz (1995) vorgeschlagen.
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Abbildung 3.2: Einflufy der Betragsbildung auf das Signal mit iiberlagertem Rauschen.
Links sind Real- und Imaginérteil des Signals mit iiberlagertem Rauschen
beispielhaft (d, e) dargestellt; das Originalsignal hat den komplexen Wert
1,5+410. Die Intensitét des Rauschens ist in beiden Komponenten normal-
verteilt (a, b) mit Standardabweichung o = 1; als Mittelwerte ergeben sich
1,5 im Realteil und 0 im Imaginérteil. Nach der Betragsbildung ist die In-
tensitéit des Rauschens iiberall positiv (f), und die Wahrscheinlichkeitsver-
teilung der Intensitét (c) folgt einer Riceverteilung mit Mittelwert 1,875
anstelle von 1,5.

3.1.2 Rauschen in der diffusionsgewichteten MRT

Besonders bei geringem SNR werden Signalintensitéiten im Bild durch das Rauschen bei
der Betragsbildung betréchtlich erhoht. Fiir die meisten Anwendungen der MRT sind die-
se systematisch verdnderten Intensititen entweder ohne Bedeutung, da fiir die Auswer-
tung der Bilder nur qualitative Merkmale eine Rolle spielen, oder die Signalverdnderung
kann verhindert beziehungsweise deutlich reduziert werden, indem das SNR der Akqui-
sition verbessert wird. Diesbeziiglich eine Ausnahme ist jedoch die diffusionsgewichtete
MRT in vivo, bei der einerseits fiir die Bestimmung der Diffusionskoeffizienten quantitativ
korrekte Daten benttigt werden und andererseits die Moglichkeiten zur Verbesserung des
SNRs begrenzt sind.

Typische Mittel, um das SNR zu verbessern, sind beispielsweise die Verkiirzung der
Echozeit, die Verlingerung der Repetitionszeit oder die Verringerung der rdumlichen
Auflosung. Wenn diese Methoden nicht eingesetzt werden konnen, weil dies den erwiinsch-
ten Kontrast &ndern wiirde oder das Gradientensystem an seine Grenzen stofit, so ist es
doch wenigstens oft moglich, die Zahl der Anregungen Ngx zu vergrofiern und die komple-
xen Rohdaten mehrerer identischer Akquisitionen zu mitteln. Das SNR verbessert dabei
sich proportional zur Quadratwurzel aus Ngx, so dafl bei hinreichend groffem Ngx das
verbleibende Rauschen vernachléssigt werden kann. Bei Diffusionsmessungen in vivo ist
dieses Vorgehen jedoch nicht anwendbar, weil die komplexen Rohdaten im allgemeinen
Phasenartefakte aufweisen, die durch lokale oder globale Bewegungen im untersuchten
Objekt entstehen. Durch die Diffusionswichtung fithren schon kleinste Bewegungen im
Mikrometerbereich, wie sie trotz optimaler Lagerung durch Atmung und Herzschlag ent-
stehen, zu lokalen Phasenverinderungen in den Rohdaten. Mittelt man komplexe Daten
mit verschiedenen Phasen, so kommt es durch die teilweise konstruktive und teilwei-
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se destruktive Uberlagerung zu starken Bildartefakten bis hin zur Ausléschung grofer
Bildbereiche. Ein zusétzlicher Nachteil dieses Vorgehens ist die deutlich verldngerte Auf-
nahmedauer, die bei der Bildgebung am Menschen inakzeptabel werden kann.

Nun ist aber gerader bei der diffusionsgewichteten Bildgebung ein geringeres SNR, zu
erwarten als bei vielen konventionellen Techniken. Die Diffusionswichtung wird meistens,
wie in Abschnitt auf Seite [32] beschrieben ist, durch relativ lange Stejskal-Tanner-
Gradienten (Stejskal und Tanner||1965) erzielt, die zusétzlich in die Pulssequenz eingefiigt
werden miissen, oder durch dhnliche, hidufig noch lingere Gradientenschemata (Wong
u. a.[[1995). Auf diese Weise verldngert sich die minimale Echozeit, so dafl die Transver-
salmagnetisierung zum Zeitpunkt der Akquisition deutlich reduziert ist. Noch verstérkt
wird dieses Problem, wenn die Diffusionsmessung fiir lange Diffusionszeiten durchgefiihrt
werden soll, so dafl entweder lange Echozeiten oder lange Mischungszeiten in Kauf ge-
nommen werden miissen. Als weiterer SNR-reduzierender Effekt kommt hinzu, dafl die
Gradienten verfahrensbedingt eine zusétzliche Signalminderung bewirken, wenn der Dif-
fusionskoeffizient grofler als Null ist; auf eben dieser Abschwichung beruht die Messung
des Diffusionskoeffizienten. Dies fithrt aber nicht nur allgemein zu einem werringerten
SNR, sondern zu einem wvariterenden SNR und somit zu einer variierenden systemati-
schen Abweichung der Signalintensitéit in Abhéngigkeit von der Diffusionswichtung b und
dem Diffusionskoeffizienten. Dadurch ergibt sich insbesondere ein Problem fiir die quan-
titative Weiterverarbeitung und Auswertung der Diffusionsdaten; systematische Fehler
sind sowohl bei den berechneten effektiven Diffusionskoeffizienten zu erwarten als auch
bei anderen Grofien wie zum Beispiel der Diffusionsanisotropie, die sich aus Messungen
des Diffusionstensors bestimmen 148t (Pierpaoli und Basser||1996} Bastin u. a./[1998).

In den folgenden Abschnitten werden fiir zwei unterschiedliche Rauschcharakteristi-
ken Methoden vorgestellt, mit denen sich diese systematischen Fehler korrigieren lassen;
die Ergebnisse dieser Korrekturverfahren werden mit den Resultaten der schon zuvor pu-
blizierten Methoden (Miller und Joseph|[1993; McGibney und Smith!{1993; |Gudbjartsson
und Patz|1995) verglichen.
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3.2.1 Allgemeines Korrekturverfahren

Wie im vorangegangen Abschnitt erwihnt wurde, behandeln verschiedene Publikationen
den Einflufl normalverteilten komplexen Rauschens auf die Signalintensitéit bei der Be-
rechnung von Betragsbildern. Die vorgeschlagenen Korrekturverfahren benutzen entweder
Néaherungen (Gudbjartsson und Patz 1995) oder verwenden quadrierte, rekonstruierte
Bilder (sogenannte power images) anstelle der Betragsdaten (Miller und Joseph! |1993;
McGibney und Smith/[1993).

Mit der Rechenleistung moderner Computer ist es aber moglich geworden, ein ex-
aktes Korrekturverfahren fiir Betragsbilder zu benutzen, vorausgesetzt, das iiberlagerte
Rauschen folgt einer Gaufiverteilung. Wenn die Intensitétsverteilung des Rauschen nicht
durch eine Gauflverteilung beschrieben wird und — wie es typischerweise in der Praxis der
Fall ist — nicht einmal explizit bekannt ist, so kann statt des exakten Korrekturverfahrens
ein empirischer Korrekturalgorithmus benutzt werden.

Prinzipiell ist das Vorgehen, welches hier fiir die Korrektur der Signalintensitéit vorge-
stellt wird, in beiden Fiéllen identisch. In einem gegebenen Bild mit stérendem Rauschan-
teil wird sowohl die mittlere Signalintensitét Nayg in einem Hintergrundbereich (also die
Rauschintensitét) als auch die Signalintensitét S,yg, die korrigiert werden soll, gemessen.
Wenn nun die Funktion f mit

Savg = f(Sorga Navg) (3'1)

bekannt ist, so kann der Originalwert der Signalintensitdt ohne Rauschen Si.¢ berechnet
werden, indem man einen iterativen Algorithmus benutzt, um die Nullstelle S = So;¢ der
Differenz

f(S7 Navg) - Savgu

als Funktion von S betrachtet, zu finden. Die berechnete Nullstelle Sq¢ ist dann der
gesuchte Originalwert der Signalintensitit ohne den Einflul des Rauschens.

Die Signalintensitét S,ye sollte ein Mittelwert {iber mehrere durch das Rauschen be-
einflufite Signalwerte sein. Dieser Mittelwert kann entweder berechnet werden, indem man
iiber eine hinreichend grofie Bildregion des Betragsbildes mittelt oder indem man mehrere
unabhéngig voneinander aufgenommene Betragsbildern, die bis auf das Rauschen iden-
tisch sind, mittelt. Das zweite Verfahren hat den Vorteil, daf§ die Bilddaten pixelweise
korrigiert werden kénnen, wie es fiir die Berechnung von Parameterbildern des effektiven
Diffusionskoeffizienten (ADC-Maps) oder der Diffusionsanisotropie erforderlich ist. Der
offensichtliche Nachteil ist jedoch die entsprechende Verlingerung der Aufnahmedauer.

3.2.2 Normalverteiltes Rauschen

Addiert man normalverteiltes komplexes Rauschen mit der Varianz 02 zu dem Original-
signal Sqg, so folgt das resultierende Signal Sy der Riceverteilung Pr(SN; Sorg, o) mit

S SZ + 52, SN Sor
PR(SN;SOrgﬂT):0_71;I exp(— N2020g> IO< NO-QOg)’
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und als mittlere Signalintensitéit erhilt man

7T Sgr Sgr Sgr Sc%r Sc2>r
S (Song ) = a\@ exp<_ 4J§> [<1+ ZU§> IO<4U§> b oo 11<4U§> . (32)

Darin sind Iy und I; modifizierte Besselfunktionen der ersten Art in nullter und er-
ster Ordnung (Bernstein u. a.|[1989} Rice|[1954). Die Funktion entspricht dabei der
Funktion f(Sorg, Nave) in Gleichung . Die Varianz o2 kann aus der mittleren Rau-
schintensitidt Navg = Savg(0,0) = a\/g berechnet werden als

2
=4/ = Nayg. :
7= 7 e &

Sowohl Miller und Joseph| (1993)) als auch McGibney und Smith| (1993) nutzen die
Eigenschaften von quadrierten ungemittelten Betragsbildern fiir ihren Korrekturalgorith-
mus. In diesen quadrierten Bildern ist der Zusammenhang zwischen Signalintensitiat und
Rauschen

([SI?) = Serg + 207, (3-4)

wobei (|S]?) der Erwartungswert der quadrierten Intensitit ist und o die Standardabwei-
chung des Realteils oder Imaginérteils des Rauschens, den Gleichungen und
entsprechend. Da der Mittelwert der quadrierten Intensitit ungleich dem Quadrat der
gemittelten Intensitiitsbetriige ist, also (|S|?) # (|S])? = S3,,, konnen bereits gemittelte
Betragsbilder mit diesem Verfahren nicht mehr korrigiert werden. Stattdessen werden die
Bilddaten aller Bilder vor der Mittelung bendétigt.

Gudbjartsson und Patz (1995) gehen fiir ihr Korrekturverfahren von der Néherung

San(SOTg7 U) ~ \/ Sgrg + o?

fiir Gleichung (3.2)) aus, die in dieser Form fiir hohes SNR giiltig ist. Fiir niedriges SNR
schlagen sie, basierend auf dieser Ndherung, folgende Formel als Grundlage fiir eine In-
tensitétskorrektur vor:

Sorg = /| S2e — 02|. (3.5)

3.2.3 Nicht-normalverteiltes Rauschen

Wenn die Wahrscheinlichkeitsverteilung fiir die Rauschintensitéit sich nicht durch eine
GauBlverteilung beschreiben 1&8t, dann ist der Zusammenhang zwischen dem Originalsi-
gnal Sorg, dem gemittelten Hintergrundrauschen N,ye und dem Signal S,y im Betragsbild
nicht mehr durch Gleichung gegeben und im Normalfall nicht einmal explizit be-
kannt. Dieser funktionelle Zusammenhang kann jedoch empirisch bestimmt werden, indem
man eine hinreichend grofie Zahl identischer komplexwertiger Bilder eines einfachen Phan-
toms miffit und dann Signalintensitdten nach komplexer Mittelung einerseits und nach
Mittelung der Betragsbilder andererseits vergleicht. Mittelt man die komplexwertigen
Bilder, so erhélt man eine gute Néherung fiir den Originalwert der Signalintensitat Sorg.
Die Mittelung der Betragsbilder dagegen ermdglicht es, das Hintergrundrauschen Nyyg
und das vom Rauschen beeinflufite Signal S,ys exakt zu bestimmen. Unter der Annah-
me, dafl der Einflufl des Rauschens auf das Signal unabhéngig vom untersuchten Objekt
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ist, muf} diese empirische Messung nur ein einziges Mal fiir jedes genutzte MRT-System
durchgefiihrt werden.

Grundannahme des Verfahrens, welches im folgenden beschrieben wird, ist ein Zu-
sammenhang zwischen Originalsignal S,;; und gemessenem Signal Saye geméf

Sor
Savg = Sorg : <1 + g<J\7g>> : (36)
avg

Damit ist die Funktion f aus Gleichung gegeben durch f(Sorg, Navg) = Sorg -
(1 + 9(Sorg /Navg)). Eine wesentliche Eigenschaft von Gleichung ist, daf} die Funk-
tion g(Sorg/Navg) lediglich vom SNR abhéngt, also von Sgrg/Nave, und nicht von den
Einzelgréfien Sorg und Nayg, welches die allgemeinste Form fiir g wére. Diese Einschrin-
kung beschreibt die plausible Annahme, daf§ die relative Signalverinderung Savg/Sorg
gleich ist bei gleichem SNR unabhéngig von Sg.

Um die Funktion g zu bestimmen, muf} eine grofle Zahl komplexwertiger Bilder iy,
eines einfachen Phantoms bei verschiedenen SNRs gemessen werden, wobei der Index [ fiir
die wiederholte Aufnahme identischer Daten steht und k& die Aufnahmen mit abnehmen-
dem SNR beschreibt. (Alternativ konnte man auch Bilder eines Phantoms akquirieren,
welches in verschiedenen Bereichen unterschiedliche Signalintensititen aufweist, um so
die erforderlichen Daten bei variierendem SNR zu erhalten.) Aus den komplexwertigen
Bildern ix; werden fiir jeden Wert von k je zwei gemittelte Bilder berechnet: c(k) erhilt
man durch Mittelwertbildung vor der Betragsberechnung, m(k) durch Mittelwertbildung
nach der Betragsberechnung, also

L

Z ikl

l

c(k) =

L
, m(k) =) ‘Zkl‘
!

Die ,komplex gemittelten* Bilder ¢(k) bilden den Referenzdatensatz mit idealerweise be-
liebig hohem SNR und deshalb (fast) unverfélschten Signalintensitéiten durch die Betrags-
bildung. Die ,betragsgemittelten“ Bilder m(k) dagegen zeigen den Einflul des Rauschens
auf die Signalintensitit in einem unterschiedlichen, mit & (also dem SNR) variierenden
Ausmaf.

Aus den Bildern ¢(k) und m(k) werden je zwei skalare Groflen berechnet: die mitt-
leren Signalintensitidten cg(k), ms(k) des Phantoms und die mittleren Rauschintensité-
ten aus einem Hintergrundbereich ¢y (k), my (k). Gemifl Gleichung ist die Funkti-
on g(Sorg/Navg) gegeben durch

o(xt) =o(y) ~ 51y 67

Falls das SNR der Referenzbilder ¢(k) nicht hinreichend hoch ist, so entspricht cg(k)
nicht exakt dem Wert Syre, und Gleichung ist deshalb nicht ganz korrekt. Sind alle
Referenzbilder von diesem Problem betroffen, so ist die Zahl der identischen Akquisition
zu gering gewihlt. Gewohnlich sollte das Problem jedoch nur fiir Referenzbilder mit
niedrigem SNR auftreten, also fiir Referenzbilder mit hohen Werten von k. Deshalb kann
man einen Wert ko wihlen, so daf} die Intensitéiten cg(k) hinreichend genau sind fiir alle
k < ko.
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Fiir k£ > kg lassen sich die Werte c¢g (k) durch korrigierte Werte ég(k) ersetzen, die gute
Schétzwerte fiir die ,,wahren“, aber unbekannten Intensitéiten ¢g(k) sind. Diese Schitz-
werte ¢g(k) konnte man aus cg(k) und cy(k) ganz analog zur Berechnung von Sore aus
Savg und N,ye ableiten. Im Normalfall reicht jedoch eine vereinfachte Berechnung, die
auf die oben erwéhnte Nullstellensuche verzichtet und stattdessen die folgende Ndherung

erster Ordnung verwendet:
és(k)> <65(k)>
1+ ~1+ .
g<cN<k> \ew(®)

Damit konnen die korrigierten Werten fiir ¢g(k) nach Gleichung (3.6)) bestimmt werden
geméf

cs(k
1+ g(csm)
Dabei 148t sich der Wert g(cs(k)/cn(k)) aus den bereits berechneten Werten von ¢ fiir
kleinere Werte von k interpolieren. Die Grenze k¢ kann folglich als kleinster Index gew&hlt

werden, der die Ungleichung cg(ko)/cn (ko) < c¢s(1)/mp (1) erfiillt; fiir alle k > kg konnen
dann die korrigierten Werten ¢g(k) berechnet werden.

(3.8)
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3.3 Material und Methoden

Das oben beschriebene Korrekturverfahren wurde mit Simulationsrechnungen und mit
Diffusionsmessungen an zwei unterschiedlichen MRT-Systemen getestet. Fiir die Simu-
lationen wurden synthetische Bilder mit der Auflésung 128 x 128 berechnet, die ein
strukturiertes Intensitdtsmuster aufwiesen. Mit einer zweidimensionalen inversen Fou-
riertransformation wurden aus den Bildern bei 10 simulierten b-Werten (globalen In-
tensitdtsminderungen) Rohdatensitze im k-Raum berechnet. Diesen Datensétzen wurde
normalverteiltes Rauschen iiberlagert, bevor mit einer zweiten Fouriertransformation aus
den k-Raum-Daten wieder Bilder berechnet wurden, bei denen das resultierende SNR
zwischen 3,2 und 1,5 lag. Fiir jeden b-Wert wurden 10 Betragsbilder gemittelt. Diffusi-
onskoeffizienten wurden vor und nach Anwendung des Korrekturverfahrens fiir normal-
verteiltes Rauschen berechnet, und die Ergebnisse wurden mit dem Referenzwert fiir die
Simulation verglichen.

Die experimentellen Tests des Korrekturverfahrens wurden mit Diffusionsmessungen
an einem klinischen 1,5 T-Kernspintomographen (Edge, Marconi Medical Systems, Cle-
veland, Ohio, USA) und an einem experimentellen 2,35 T-Kernspintomographen (Bio-
spec 24/40, Bruker, Ettlingen) durchgefiihrt; die technischen Daten beider Geréte sind
in Anhang aufgefithrt. Am klinischen MR-System wurde bei den Messungen eine
Standardkopfspule eingesetzt; am experimentellen System kam eine von unserer Grup-
pe gebaute sogenannte Birdcage-Spule zum FEinsatz. An beiden Systemen wurden die
Messungen an zylindrischen Wasserphantomen durchgefiihrt.

Am Kklinischen Kernspintomographen wurde eine diffusionswichtende Spinechosequenz
mit EPI-Auslese benutzt (vergleiche Abschnitte und mit einer Repetitionszeit
Tk = 600ms, Echozeit Tz = 108 ms und 15 b-Werten 0, 100, 200, . ..,1400s/mm?. Fiir
jeden b-Wert wurden 80 identische Bilder aufgenommen mit einem FOV von 20 x 20 cm?,
einer Schichtdicke von 2mm und einer Auflésung von 81 x 97 Bildpunkten. Die relativ
kurze Repetitionszeit, die geringe Schichtdicke und die hohen b-Werte wurden gewéhlt,
um trotz des signalreichen Wasserphantoms Bilder mit einem hinreichend kleinem SNR
aufzunehmen, welche den Einflufl des Rauschens klar zeigen und damit den Ergebnissen
klinischer Diffusionsmessungen #hnlich sind.

Am experimentellen System wurden drei Datensétze diffusionsgewichteter Bilder mit
unterschiedlichen Werten fiir T und 7% akquiriert, um das Korrekturverfahren fiir nicht-
normalverteiltes Rauschen zu erproben. Fiir dieses Verfahren werden mindestens zwei
Datensétze benétigt, da zunéchst die Funktion g aus Gleichung anhand eines Re-
ferenzdatensatzes bestimmt werden mufl. Die Sequenzparameter der eingesetzten diffusi-
onswichtenden Spinechosequenz mit EPI-Auslese waren: b = 0,50, 100, .. .,1350s/mm?,
Schichtdicke 2,5mm, FOV 5 x 5cm? und Bildauflésung 128 x 64; zu jedem b-Wert
wurden jeweils 30 identische Bilder aufgenommen. Messung 1 wurde durchgefithrt mit
Tr = 600ms, Tx = 45 ms, Messung 2 mit Tg = 800ms, T = 45 ms, und Messung 3 mit
Tr = 600ms, Ty = 60 ms.

Die komplexen Bilddaten der Messungen an beiden MRT-Systemen wurden fiir je-
den b-Wert gemittelt, um so Referenzwerte fiir die Diffusionskoeffizienten berechnen zu
konnen. AnschlieBend wurden die Betragsbilder fiir jeden b-Wert gemittelt; als Resul-
tat ergaben sich Bilder mit einem (vom b-Wert abhéngigen) relativ hohen Rauschanteil.
Die Signalintensitéten und die daraus berechneten Diffusionskoeffizienten wurden jeweils
fiir den Referenzdatensatz und die verrauschten Datenséitze verglichen; letztere wurden
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zunichst vor und dann nach der Anwendung des Korrekturverfahrens fiir normalverteil-
tes Rauschen ausgewertet. Die Datensétze, die mit dem experimentellen System gemes-
sen wurden, sind zusétzlich auch mit dem Korrekturverfahren fiir nicht-normalverteiltes
Rauschen weiterverarbeitet worden. Schliellich wurden noch die Ergebnisse der hier vor-
geschlagen Korrekturverfahren mit denen der schon frither publizierten Verfahren (Miller
und Joseph [1993; McGibney und Smith 1993 (Gudbjartsson und Patz|/[1995) verglichen.

Das SNR ist in dieser Studie als Quotient aus der gemessenen mittleren Signalintensi-
téit des Phantoms (ohne Korrektur) und der gemessenen Signalintensitit im Hintergrund-
rauschen definiert. Folglich ist der Minimalwert des SNRs 1 und wird erreicht, wenn der
Originalwert der Signalintensitit gegen 0 geht.
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Die Ergebnisse der numerischen Simulationsrechnungen sind in Abbildung [3.3]dargestellt.
Die Signalintensitéten sind durch das addierte normalverteilte Rauschen deutlich zu hohe-
ren Werten hin veréindert. Nach der Korrektur sind die Originalwerte, die ohne zugefiigtes
Rauschen berechnet wurden, mit hoher Genauigkeit wiederhergestellt. Ohne Korrektur ist
der berechnete Diffusionskoeffizient, wie in Tabelle auf der néchsten Seite aufgefiihrt
ist, durch den Einflufl des Rauschens verglichen mit dem Originalwert um 18 % reduziert;
nach der Korrektur betriigt die Abweichung nur noch 0,3 %.

Abbildung auf Seite [55] zeigt die Anwendung des Korrekturverfahrens fiir normal-
verteiltes Rauschen auf die Bilddaten der beiden oben erwéhnten Kernspintomographen.
Die korrigierten Signalintensitédten des klinischen Systems erreichen dabei fast exakt wie-
der die berechneten Referenzwerte; dies zeigt, dafl dieses Gerit eine Rauschcharakteristik
aufweist, die gut durch eine Gauflverteilung beschrieben werden kann. Die auf den Ein-
flufl des Rauschens zuriickzufithrende Abweichung des berechneten Diffusionskoeffizienten
wurde durch die Korrektur von —27 % auf nur 2 % reduziert. Wendet man jedoch das glei-
che Korrekturverfahren auf die Bilddaten des experimentellen MR-~Systems an, so werden
die Signalintensitdten um einen Faktor 2 iiberkorrigiert; die Abweichung des Diffusionsko-
effizienten dnderte sich dabei von —6 % auf 7 %. Dies deutet darauf hin, dafl das Rauschen
des experimentellen Systems nicht normalverteilt ist. In Tabelle auf der néchsten Seite
sind alle berechneten Diffusionskoeffizienten aufgefiihrt.

InT
—@— unkorr. Signal
1.2 ¢+ .
’ Referenzsignal
--¥-- korr. Signal
LO ¢ —x— Rauschen
0,8 |
0,6 |
04 | Tw,
\‘v
0,2t
——X—X
0,0 ‘ ‘ ‘
0 2 4 6 8 10
b/b.E.

Abbildung 3.3: Numerische Simulation des normalverteilten Rauschens und Anwendung
des Korrekturverfahrens. Aufgetragen ist die logarithmierte Signalintensi-
tit des Phantoms und des Hintergrundrauschens iiber dem (simulierten)
b-Wert. Zur Intensitétskorrektur wurde das Korrekturverfahren fiir nor-
malverteiltes Rauschen basierend auf Gleichung benutzt; das SNR
liegt in der Simulation zwischen 3,2 und 1,6. Hier und in den folgenden
Abbildungen sind die MeBpunkte durch Linien verbunden, um die Uber-
sichtlichkeit der Darstellung zu erhchen.
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Tabelle 3.1: Ergebnisse der Intensitidtskorrektur. Angegeben sind das maximale und mi-
nimale SNR, die Diffusionskoeffizienten und deren prozentuale Abweichung
vom jeweiligen Referenzwert. Die Diffusionskoeflizienten der Simulationsrech-
nungen sind in beliebigen Einheiten angegeben, die Diffusionskoeffizienten
der MR-Messungen in 1073 mm?/s.

Numerische Klinisches FExperimentelles System

Simulation  System Messg. 1 Messg. 2 Messg. 3

SNR maximal 3,21 9,11 16,53 20,31 18,22

SNR minimal 1,54 1,06 1,18 1,45 1,32

Referenzwert 0,100 2,108 2023 1,984 2,001
Ohne 0,0820 1,535 1,900 1,916 1,913
Korrektur —-18,0% —-272% —6,1% —34% —4.4%
Korrektur fiir normal- 0,1003 2,159 2,161 2,044 2,087
verteiltes Rauschen 0,3% 2,4% 6,8 % 3,0% 4,3%
Korrektur fiir nicht- — — — 1,987 2,006
normalvert. Rauschen — — — 0,1% 0,2%

In Abbildung auf der gegeniiberliegenden Seite ist die Anwendung des Korrek-
turverfahrens fiir nicht-normalverteiltes Rauschen auf die Bilddaten des experimentellen
MR-Systems dargestellt. Als Referenzdatensatz fiir das Korrekturverfahren dienen dabei
die Daten aus Messung 1, welche im rechten Teil der Abbildung gezeigt sind. Trotz
der unterschiedlichen Sequenzparameter in den drei Messungen aus Abbildung (rech-
tes Diagramm) und Abbildung erreichen die Signalintensititen nach der Korrektur
mit hoher Genauigkeit die Referenzwerte. Die berechneten Diffusionskoeffizienten (Ta-
belle unterscheiden sich nach der Korrektur lediglich um 0,2% und 0,1 % von den
zugehorigen Referenzwerten, wihrend die Differenz ohne Korrektur ungefihr 5 % betrigt.

Die in Tabelle angegebenen Referenzwerte fiir die Diffusionskoeffizienten sind
jeweils aus der Mittelung der komplexen Bilddaten jeder Mefireihe berechnet. Die un-
terschiedlichen Referenzwerte der beiden MR-Systeme kénnen sowohl auf verschiedene
Raumtemperaturen bei der Messung als auch auf Abweichungen in der Kalibrierung des
Gradientensystems zuriickgefiihrt werden. Die Aussage und die Genauigkeit der Ergebnis-
se wird von diesen Unterschieden jedoch nicht beeinfluit, weil dafiir lediglich die Abwei-
chungen vom Referenzwert, nicht aber der Absolutwert betrachtet werden. Wichtiger fiir
die Aussagekraft sowohl der Messungen als auch der korrigierten Werte ist die Linearitét
der eingesetzten Gradientensysteme. Diese ist sehr hoch, wie die Korrelationskoeffizien-
ten der logarithmierten Intensitédt des Referenzsignals und des b-Wertes zeigen; dieser
Korrelationskoeffizient ist —0,9994 fiir die Messung am klinischen System und —0,9991,
—0,9996 und —0,9994 fiir die Messungen am experimentellen System.

Zwei Korrekturverfahren anderer Autoren wurden zum Vergleich ebenfalls eingesetzt;
in Tabelle 3.2 auf Seite[56]sind die Ergebnisse dieser Verfahren den Resultaten gegeniiber-
gestellt, die mit den in diesem Kapitel beschriebenen Methoden erzielt wurden. Das Kor-
rekturverfahren, welches mit den Daten quadrierter Intensitétsbilder arbeitet (McGibney
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Abbildung 3.4: Anwendung des Korrekturverfahrens fiir normalverteiltes Rauschen auf
Daten des klinischen MR-Systems (links, 7 = 600ms, Ty = 108 ms)
und des experimentellen MR-Systems (rechts, Tg = 600 ms, T = 45ms,
Messung 1). Nur die Daten des klinischen Geréts entsprechen nach der
Korrektur den Referenzwerten.
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Abbildung 3.5: Anwendung des Korrekturverfahrens fiir nicht-normalverteiltes Rauschen

auf Daten des experimentellen MR-Systems. Links: Messung 2, Ty =

800 ms, Ty = 45 ms; rechts: Messung 3, Ty = 600 ms, Ty = 60 ms
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Tabelle 3.2: Vergleich verschiedener Intensitétskorrekturverfahren: ,Power images“ nach
McGibney und Smith| (1993); [Miller und Joseph| (1993)); Niherungsmethode
nach (Gudbjartsson und Patz| (1995). Angegeben sind die Diffusionskoeffizi-
enten und deren prozentuale Abweichung vom jeweiligen Referenzwert. Die
Diffusionskoeffizienten der Simulationsrechnungen sind in beliebigen Einhei-
ten angegeben, die Diffusionskoeffizienten der MR-Messungen in 10~3 mm?/s.

Numerische Klinisches Experimentelles System

Simulation  System Messg. 1 Messg. 2 Messg. 3
Referenz 0,100 2,108 2,023 1,984 2,001
Vorgeschlagene 0,1003 2,159 (2,161) 1,987 2,006
Korrektur 0,3% 2.4% (6,8 %) 0,1% 0,2%
,Power images® 0,1002 2,164 2,170 2,059 2,101
(|S]?) 0,2% 2,7% 7,6 % 3,8% 5,0 %
,2Power images* 0,1143 2,66@ 2,417 2,155 2,240
((151)% 14,3% 26,5 % 19.5% 86%  119%
N&iherungs- 0,0957 1,842 2,076 2,019 2,044
methode —4.3% -12,6 % 2,6 % 1,8% 2.1%

a Berechnet mit dem vorgeschlagenen Korrekturverfahren fiir normalverteiltes Rauschen; dies erklért die
grofle Abweichung, da das Rauschen in diesem Fall nicht normalverteilt ist.

b Die Signalintensititen der beiden hichsten b-Werte konnten mit diesem Verfahren nicht korrigiert wer-
den und wurden bei der Berechnung des Diffusionskoeffizienten nicht beriicksichtigt.

und Smith![1993; [Miller und Joseph||1993)), weist gute Ergebnisse auf, wenn das Rauschen
normalverteilt ist, also fiir die numerischen Simulationen und mit den Bilddaten des hier
verwendeten klinischen MR-Systems. Wendet man dieses Verfahren jedoch auf Bilddaten
an, die durch Mittelung von Betragsbildern entstanden sind, bevor die Intensitdten qua-
driert wurden (in der Tabelle ist dies durch ((@)% bezeichnet), so erhdlt man durch
die Korrektur deutlich zu hohe Werte fiir die Diffusionskoeffizienten.

Das Korrekturverfahren von Gudbjartsson und Patz| (1995) fithrt bei Daten mit nor-
malverteiltem Rauschen zu Abweichungen zwischen 4 % und 13 % bei der Bestimmung
des Diffusionskoeffizienten und somit zu etwas weniger guten Ergebnissen als die bei-
den anderen Methoden. Bei den Daten des experimentellen MR-Systems ergaben sich
Abweichungen von ungefihr 2 %.
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3.5 Diskussion

Die Ergebnisse zeigen, dafl fiir die exakte Bestimmung von Diffusionskoeffizienten eine
Korrektur der Signalintensitdten erforderlich werden kann, wenn die Bilddaten Regio-
nen mit geringem oder sehr geringem SNR aufweisen: Bestimmt man beispielsweise den
Diffusionskoeffizienten von Wasser (bei Raumtemperatur ungefihr 2,0 - 1073 mm? /s) mit
Messungen bei den b-Werten 0 und 1000s/mm?, so ist die Abweichung des Ergebnisses
durch den Einfluf des statistischen Rauschens gréfer als 5 %, wenn das SNR der Messung
bei b = 1000s/mm? geringer als 1,8 ist; dies entspricht nach Gleichung einem SNR
von 13,3 in der Messung mit b = 0.

3.5.1 Normalverteiltes Rauschen

Die Wahl eines geeigneten Korrekturverfahrens fiir die gemessenen Daten héngt von den
statistischen Eigenschaften des Rauschens ab, von der Art der Bilddatenmittelung und
dem geringsten vorkommenden SNR. Bei normalverteiltem Rauschen wie in den beschrie-
benen Simulationsrechnungen und auch n&herungsweise in den Messungen mit dem kli-
nischen MR-System existieren exakte mathematische Ausdriicke, welche den Einfluf} des
Rauschens auf das Signal beschreiben. Indem fiir derartige Daten ein auf Gleichung
basierendes Korrekturverfahren eingesetzt wurde, lieflen sich die auftretenden Abweichun-
gen in den berechneten Diffusionskoeffizienten korrigieren und die Ergebnisse entsprachen
bis auf sehr geringe Abweichungen den Referenzwerten. Die zwei alternativen Korrektur-
verfahren, die zum Vergleich an den gleichen Daten eingesetzt wurden, weisen verschie-
dene, im folgenden dargestellte Nachteile auf.

Das im Abschnitt beschriebene, auf Bildern mit quadrierten Pixelintensitéten
(power images) basierende Korrekturverfahren kann nicht eingesetzt werden, wenn die
vorhandenen Bilder bereits aus gemittelten Betragsdaten bestehen. Die Mittelung von
Betragsbildern ist jedoch eine niitzliche Technik, um homogenere Bilder mit geringe-
ren statistischen Intensitdtsschwankungen zu berechnen; dies ist besonders dann wichtig,
wenn die Bilddaten pixelweise zu Parameterbildern weiterverarbeitet werden sollen. Denn
das gemittelte Ausgangsmaterial ermdglicht eine numerisch stabilere Weiterverarbeitung,
auch wenn das SNR im Gegensatz zur Mittelung komplexer Bilddaten bei diesem Vor-
gehen nicht verbessert wird. Die Betragsmittelung @ fiihrt jedoch dazu, daf3 der so er-
haltene Mittelwert ((@)% nicht mehr dem Mittelwert (|S|?) entspricht, der fiir das hier
betrachtete Korrekturverfahren benotigt wird. Die Power-image-Korrektur kann folglich
nur dann durchgefithrt werden, wenn die zugrundeliegenden Bilder entweder nicht gemit-
telt sind oder wenn der vollstindige Datensatz aller Bilder, das heifit aller Messungen
vor einer moglicherweise folgenden Mittelung vorliegt. Letzteres bedeutet jedoch, daf die
zu verarbeitenden Datenmengen um ein Vielfaches grofler als die schliefSlich resultieren-
den Bilder sein miissen. Unter diesen Bedingungen erzielt man jedoch mit der Power-
image-Korrektur dhnlich gute Ergebnisse wie mit dem in diesem Kapitel entwickelten,
auf Gleichung basierenden Korrekturverfahren fiir betragsgemittelte Bilder.

Die hier gezeigten Ergebnisse belegen, dafl das mit einer Ndherung arbeitende Kor-
rekturverfahren von Gudbjartsson und Patz keine ausreichende Korrektur leistet, wenn
das SNR sehr gering wird. Die Abweichungen der berechneten Diffusionskoeffizienten vom
Referenzwert verringern sich zwar durch den Einsatz dieser Korrektur, bleiben aber gro-
Ber als mit den zwei anderen Korrekturverfahren. Vorteile dieses Ansatzes sind, dafl Sog

o7



3 Einflu8 des Rauschens auf Diffusionsmessungen

sich vergleichsweise einfach berechnen 148t und daf fiir diese Berechnung lediglich die
gemittelten Betragsbilder erforderlich sind. Bei Daten mit sehr geringem SNR ist der
Finsatz dieses Verfahrens jedoch nicht empfehlenswert.

3.5.2 Nicht-normalverteiltes Rauschen

Ein Korrekturverfahren fiir den Einflufl nicht-normalverteilten Rauschens auf die Signal-
intensitét bei der Betragsbildung und der anschliefenden Berechnung von Diffusionskoef-
fizienten ist hier erstmals vorgestellt worden. Das Verfahren resultiert in Diffusionskoeffi-
zienten, die sehr nahe am Referenzwert liegen, hat jedoch den unumgénglichen Nachteil,
daB fiir jedes MR-System eine Referenzmessung durchgefiithrt werden mufl. Das Ergebnis
dieser Referenzmessung kann dann jedoch fiir alle weitere Messungen an diesem System
benutzt werden, unabhéngig von der Pulssequenz oder dem untersuchten Objekt.

Die spezielle Rauschcharakteristik des verwendeten experimentellen Kernspintomo-
graphen fiihrt dazu, dafi Korrekturverfahren, die von normalverteiltem Rauschen aus-
gehen, die Signalintensitdten um einen Faktor 2 {iberkorrigieren. Wegen dieser Eigen-
schaft ergaben sich mit dem Korrekturverfahren von Gudbjartsson und Patz zufillig fast
exakt richtig korrigierte Werte, weil sich die verfahrensspezifische Unterkorrektur und
die rauschspezifische Uberkorrektur beinahe vollstindig aufhoben. Im allgemeinen kann
man jedoch nicht davon ausgehen, mit diesem Néherungsverfahren den Einflul nicht-
normalverteilten Rauschens erfolgreich zu korrigieren.

Die Ursache der speziellen Rauschcharakteristik des experimentellen Geriits lief§ sich
nicht feststellen. Prinzipiell tragen fast alle Komponenten eines MR-Systems von der
Empfangsspule iiber die Verstérker bis hin zu den Analog-Digital-Konvertern zum Ge-
samtrauschen bei, wodurch die Herkunftsbestimmung spezieller Rauscheigenschaften sehr
schwierig wird.

Es gibt verschiedene alternative Moglichkeiten, Bilddaten mit zu geringem SNR in
der diffusionsgewichteten MRT zu vermeiden; beispielsweise indem man den maximalen
b-Wert verringert. Dies kann man global tun, indem man den héchsten b-Wert an dieje-
nige Region des Bildes anpafit, in welcher die geringste Grundintensitit bei gleichzeitig
hochster Diffusivitédt auftritt (Xing u.a.[|1997). Alternativ kann man auch Bilder mit
mehreren b-Werten aufnehmen und dann in der Nachverarbeitung individuell den maxi-
malen b-Wert fiir eine Region oder einen Bildpunkt bestimmen, der noch zur Berechnung
des Diffusionskoeffizienten genutzt werden soll; die Daten zu hoheren b-Werten werden
einfach ignoriert. Der erste dieser Ansétze hat den offensichtlichen Nachteil, daf} eine
(wahrscheinlich) kleine Region des Bildes die Parameter fiir das ganze Bild bestimmt,
welche im allgemeinen fiir den gréfiten Teil des Bildes nicht optimal geeignet sind. Der
zweite Ansatz 148t sich dagegen nicht in Mefiprotokollen einsetzen, die mit nur zwei b-
Werten arbeiten; eine grofiere Zahl der b-Werte erfordert auch eine entsprechend léngere
MefBzeit. Weitere Probleme bei diesem Vorgehen ergeben sich aus der Wahl eines geeigne-
ten Schwellwertes fiir die Auswahl der weiterzuverarbeitenden Datenpunkte und aus der
variierenden Anzahl der Datenpunkte, die fiir die weiteren Berechnungen zur Verfiigung
stehen. Die variable Zahl dieser Datenpunkte kann zu Artefakten fithren, da die numeri-
sche Préazision und Stabilitét der verwendeten Algorithmen im allgemeinen von der Zahl
der Eingangsdaten abhéngt.

Zusammenfassend zeigen die ermittelten Ergebnisse, dafl das statistische Bildrauschen
die Berechnung von Diffusionskoeffizienten signifikant beeinflussen kann; als Folge des
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Rauschens erscheinen die Diffusionskoeffizienten systematisch reduziert. Dieser systema-
tische Fehler kann mit den beiden vorgeschlagenen Verfahren fiir normalverteiltes (GauB-
sches) Rauschen und nicht-normalverteiltes Rauschen korrigiert werden. Insbesondere bei
sehr geringem SNR und bei nicht-normalverteiltem Rauschen ergeben sich mit den vorge-
schlagenen Korrekturverfahren verbesserte Ergebnisse im Vergleich zu frither publizierten
Methoden.

59



60



4 Ortsaufgeloste ZellgroBenmessung

In diesem Kapitel wird ein Verfahren zur ortsaufgelosten Zellgroéffenmessung in biologi-
schen Geweben mit Methoden der diffusionsgewichteten MRT vorgestellt. Dieses Ver-
fahren ermoglicht die Messung von Zellgréflen im Inneren von Objekten, ohne daf} ein
direkter, invasiver Zugriff wie zum Beispiel fiir lichtmikroskopische Untersuchungen er-
forderlich wére.

Wie im Abschnitt 2.3.6] auf Seite [37] beschrieben ist, hiingt die Diffusion von Wasser-
molekiilen in biologischem Gewebe nicht nur von deren freien Diffusionskoeffizienten Dy
ab, sondern auch von der Zellgréfle L und der Permeabilitdt P der Zellwdnde. In diesem
Kapitel wird beschrieben, wie man diese Abhéngigkeit ausnutzen kann, um von Diffusi-
onsmessungen an biologischem Gewebe auf dessen lokale mittlere Zellgrofie zu schlieflen.
Das Verfahren ist dabei in Abbildung schematisch dargestellt: Fiir eine hinreichend
grofle Anzahl geeignet gewihlter Werte der Diffusionszeit 7 wird der effektive Diffusi-
onskoeffizient des zu untersuchenden Gewebes gemessen. Die MeBwerte werden an ein
mathematisches Modell der eingeschrinkten Diffusion angepafit, wobei die gesuchten Mo-
dellparameter, und dabei insbesondere die Zellgrofle L, bestimmt werden.

In der folgenden Einleitung wird die historische Entwicklung des Mefverfahrens und
der aktuelle Stand der Forschung sowie mogliche alternative Mefmethoden dargestellt.
Die Details des Verfahrens werden in Abschnitt auf Seite [65| beschrieben; das Vorgehen
bei der experimentellen Anwendung sowie deren Ergebnisse sind in Abschnitt [£.3] auf
Seite [T9] aufgefiihrt. AbschlieBend werden in Abschnitt [£.4] auf Seite [06] Methodik und
Ergebnisse diskutiert.

mathematisches Modell:
Deff(T; DOa L7 P)

\ /

[ Anpassung des Modells ]

Messung: Deg(7)
fiir geeigneten Bereich von 7

an die Mef3daten

[ Ergebnis: Dy, L, P ]

Abbildung 4.1: Schematische Darstellung der Zellgréenbestimmung.
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4.1 Einleitung

4.1.1 Spektroskopische Messungen

Schon kurz nach den ersten spektroskopischen Messungen von [Woessner| (1963), wel-
che auf die eingeschrinkte Diffusion von Wasser in porésem Sandstein und in chemisch
heterogenen Systemen hinwiesen, analysierte Stejskal (1965) fiir die Diffusion in einer
diinnen Schicht den theoretischen Zusammenhang zwischen der Signalabschwéchung im
MR-Diffusionsexperiment und der Schichtdicke. Wenig spéter maflen [Tanner und Stejs-
kal (1968) die Abhingigkeit der Signalstirke von der Diffusionszeit in einer Reihe von
einfach strukturierten synthetischen und in verschiedenen biologischen Systemen, bei-
spielsweise in Hefe, Apfel und Tabakpflanzenmark. Diese Messungen wurden mit dem
in Abschnitt beschriebenen cg-Verfahren durchgefiihrt; die Diffusionszeit wurde al-
so variiert, wihrend die Diffusionsgradienten nach Dauer und Stérke konstant gehalten
wurden. Mit einem mathematischen Modell, welches von vollstindig eingeschrankter Dif-
fusion, also von nicht-permeablen Membranen ausgeht, konnten [Tanner und Stejskall aus
den gemessenen Daten mit recht hoher Genauigkeit auf die Groéfle der Pflanzenzellen
zuriickschlieBen. In einer Reihe von Publikationen wurde die Diffusion in verschiedenen
Systemen mit impermeablen Membranen theoretisch analysiert und mit experimentellen
Daten verglichen (zum Beispiel bei |[Robertson|[1966; Wayne und Cotts||1966; Murday und
Cotts|[1968; Neuman|/1974).

Dieses mathematische Modell erweiterte Tanner| (1978), um nun auch permeable Zell-
membranen beriicksichtigen zu konnen. In dieser Arbeit schlug Tanner vor, die Modell-
parameter Dy, L und P aus drei charakteristischen Punkten der MeBkurve Dgg(7) zu
berechnen, ndmlich aus dem Anfangswert Dy, dem asymptotischen Endwert D, und
dem Zeitpunkt 7 /9, zu dem Deg(7) den Mittelwert von Do und D erreicht. Auf die-
se Weise konnte Tanner die sehr aufwendige iterative Parameteranpassung vermeiden,
die sonst zur Bestimmung der Modellparameter erforderlich gewesen wére. Mit diesem
Verfahren bestimmte Tanner (1979) die aufgefithrten Modellparameter ndherungsweise in
Muskelgewebe von Froschen. Weitere derartige Messungen beschrieb [Tanner| (1983)) unter
anderem an Blutzellen, Fettgewebe und Hefekulturen. Basierend auf dem theoretischen
Modell von Tanner schlugen von Meerwall und Ferguson| (1981) ein alternatives Verfah-
ren zur Bestimmung der Modellparameter vor, welches mit einer vereinfachten Néherung
arbeitet, so daf} eine iterative Anpassung dieser Niherung an die Mefidaten mit vertret-
baren Rechenaufwand moglich wurde. Ahnliche Messungen wie Tanner fithrten [Zhong
und Gore (1991) an Polyacrylamidgelen sowie an Nieren-, Herz-, Leber- und Lungenge-
webe von Ratten durch. Unter der Annahme impermeabler Membranen errechneten sie
Schitzwerte fiir den Barrierenabstand in diesen Gewebearten; dariiberhinaus untersuch-
ten sie den Einflufl lokaler Suszeptibilitdtsvariationen auf die MeBwerte Deg(7); wie die
Einschriankung der Diffusion durch Zellwénde kénnen auch Suszeptibilitédtsvariationen zu
einer Abnahme des effektiven Diffusionskoeffizienten bei langen Diffusionszeiten fithren.

Weitere Untersuchungen des Einflusses der Zellgrofle auf die Mefwerte Deg(7) fiihr-
ten jvan Gelderen u. a. (1994) fiir Phosphokreatin in Kaninchenmuskelgewebe durch. Ohne
Beriicksichtigung der Zellmembranpermeabilitit berechneten sie realistische Querdurch-
messer der Muskelfasern zu ungefihr 9 pm. Mit dem gleichen Modell und Messungen der
Wasserdiffusion schétzten Seo u.a. (1999) die Fasergrofle am Ischiasnerv der Ratte ab.
Analog gingen auch Knauss u. a.[ (1996) bei der Strukturgréfienbestimmung in Collagen 1T
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vor. Weniger gut ist die Ubereinstimmung eines Modells von [Gibbs| (1997) mit Messungen
der Phosphokreatindiffusion in Skelettmuskelgewebe von Fischen, die Kinsey u. a.| (1999)
durchgefiihrt haben. Die Gréfle von menschlichen roten Blutzellen schitzten Latour u. a.
(1994)) iiber Messungen der Wasserdiffusion. Pfeuffer u. a. bestimmten die Gréflenordnung
der Zellstruktur in F98-Gliomzellen (1998b) und im Rattenhirn (1998a) aus der effektiven
Diffusionsstrecke 7eg, die sie geméf reg = /6D (7)7 berechneten, genauso berechne-
ten Anisimov u.a. (1998) ZellgroBen in Wurzelgewebe von Mais. Mit einem &hnlichen
Verfahren schétzten Knauss u.a.| (1999) die Zellgrofle in Knorpelgewebe von Rind und
Schwein ab, indem sie die Anderung der effektiven Diffusivitit in Abhingigkeit von der
Diffusionsstrecke als Indikator fiir diffusionshindernde Zellwénde nutzten.

Neben den Anwendungen zur Zellgroflenbestimmung in Medizin und Biologie lassen
sich die gleichen Verfahren auch einsetzen, um andere Materialien mit pordser Struktur
zu untersuchen wie beispielsweise Sandstein (Hirlimann u. a.[1994) oder pordse Gléser
(Mitzithras und Strange |1994)).

Allgemeinere theoretische Betrachtungen zur eingeschrinkten Diffusion in verschiede-
nen porosen Medien findet man bei |Mitra und Sen| (1992) sowie bei Mitra u. a.[(1992). In
der zweiten zitierten Arbeit ist unter anderem das Verhalten des effektiven Diffusionsko-
effizienten bei kurzen Diffusionszeiten in abgeschlossenen Poren beschrieben mit

DegéT) —1_ i%alil/%i\/DTﬂ—+ O(Dor). (4.1)

Dabei ist d die Anzahl der Raumdimensionen, und S und V sind die Porenoberfliche
und das Porenvolumen. In einer weiteren theoretischen Arbeit beschrieben [Powles u. a.
(1992), wie schon in Abschnitt auf Seite erwahnt, eine analytische Losung der
eingeschrinkten Diffusion in einem System permeabler Membranen, welches dem von
Tanner| (1978) vorgeschlagenem System entspricht. Das Hauptergebnis dieser Arbeit ist
in Gleichung angegeben. Eine Ubersicht iiber verschiedene Ansitze, welche die
Diffusion in Gewebe beschreiben, findet man bei [Szafer u. a.| (1995)).

4.1.2 Bildgebende Verfahren

Mit bildgebenden Verfahren wurden Messungen der Zeitabhéngigkeit des effektiven Diffu-
sionskoeffizienten seit ungefihr 1990 kombiniert. Hajnal u. a.| (1991) fanden Kontrastin-
derungen im diffusionsgewichteten Bild des menschlichen Hirngewebes abhéngig von der
Diffusionszeit; Moonen u. a.| (1991)) hingegen konnten im Bereich 7 = 50...2000 ms keine
signifikante Anderung des effektiven Diffusionskoeffizienten im gesunden oder ischémi-
schen Katzenhirn messen. Uber ortsaufgeldste Diffusionsmessungen an Zwiebeln haben
Merboldt u.a. (1991) die Zellgréfle in verschiedenen Regionen abgeschitzt. Effekte, die
sich auf die eingeschriankte Diffusion des Wassers im Hirngewebe zuriickfithren lassen,
haben Norris u. a. (1994) und Niendorf u. a.| (1994) sowie Norris und Niendor] (1995) be-
schrieben; die durchgefithrten Versuche beschréankten sich jedoch auf den Vergleich von
cg- und ct- und cb-Experimenten (siehe Abschnitt bei sehr kurzen Diffusionszeiten
unter 12ms. Als Folge der eingeschrinkten Diffusion ist die Abhéngigkeit der Signalinten-
sitédt vom b-Wert im cg-Experiment nicht ldnger monoexponentiell. Das cb-Experiment
ermoglicht eine grobe Schitzung der Zellgréfen iiber die Diffusionszeit, von der an sich die
Signalintensitdt nicht mehr dndert: Die fiir diese Zeit berechnete Diffusionsstrecke wird
mit der GroBe der Zellstruktur gleichgesetzt. Ishida u. a.| (1995) mafien Parameterbilder
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der Diffusivitdt von Gerstenkeimen und schétzten die Grofle der Zellen nach der Formel
L = /2Dg7 5 (Callaghan 1991) gemittelt fiir eine groBe Region der Probe. Qualita-
tiv untersuchten |Anderson u.a. (1996) im Sehnerv der Ratte den Einflufi der Zellgréfie
auf den Diffusionskoeffizienten. Parameterbilder, welche die Zellgrofle im untersuchten
Gewebe ortsabhéngig darstellen, wurden mit diesen Methoden bisher nicht berechnet.

4.1.3 Alternative Methoden

Neben den verschiedenen oben beschriebenen Varianten, die Zeitabhéngigkeit der Dif-
fusivitiit Deg(7) auszuwerten, um so auf Zellgrofien zuriickschlieBen zu konnen, gibt es
weitere auf Magnetresonanzexperimenten basierende Mefimethoden, mit denen Informa-
tionen iiber die Zellgeometrie gewonnen werden kénnen.

Eine dieser Methoden nutzt beugungsihnliche Effekte bei Diffusionsmessungen iiber
einen groflen Bereich von Werten q = %fydg; das Verfahren wird nach diesem Parameter
auch als q-Raum-Messung bezeichnet (Callaghan u. a.|1991; Callaghan|1991} (1995, |1996)).
Angewandt wurde es beispielsweise von [Kuchel u. a.| (1997) zur Bestimmung der Geome-
trie von menschlichen Erythrozyten und von Assaf und Cohen| (1999} 2000) zu Geometrie-
messungen an Sehnerven von Rindern und an Rattenhirnen. Durch Fouriertransformation
der g-Raum-Daten erhilt man die Wahrscheinlichkeitsverteilung fiir die Diffusionsstrecke
und somit auch Daten {iber einschréinkende Zellmembranen. Auf diese Weise haben King
u.a. (1997) die Diffusionsstrecke von Wassermolekiilen in gesundem und ischdmischen
Hirngewebe von Miusen untersucht. Assaf u.a. (2000) haben mit diesem Verfahren die
Diffusionsstrecke von Wasser im Riickenmark von Ratten ortsaufgelost als Parameterbild
dargestellt.

Zellvolumenmessungen ohne genauere Analyse der Form und Ausrichtung der Zel-
len kénnen mit verschiedenen Verfahren durchgefiihrt werden, die auf den Unterschieden
zwischen extra- und intrazellulirem Raum beruhen. Spektroskopische Mefiverfahren wur-
den zum Beispiel mit %?Co-Verbindungen, die im Extrazellularraum verbleiben (Shinar
und Navon| 1985; |Askenasy und Navon!|1997)), und mit Tris-Puffer (Hockings und Ro-
gers [1994) beschrieben. Eine weitere Moglichkeit fiir Zellvolumenmessungen bieten die
unterschiedlichen Diffusionskoeffizienten von intra- und extrazellulirem Wasser. Bei Dif-
fusionsmessungen bis in den Bereich sehr hoher b-Werte wird der Signalverlauf wegen
dieser beiden Komponenten biexponentiell und erméglicht durch Kurvenanpassung die
Berechnung der Diffusivitidt und der relativen Anteile beider Komponenten (van Zijl u. a.
1991; Pilatus u. a. [1997; Pfeuffer u.a. [1998c; Mulkern u.a./[1999). Ahnliche Messungen
mit einem aufwendigen theoretischen Modell wurden von Stanisz u.a. (1997, [1998) be-
schrieben.

Ein anderer Ansatzpunkt zur Zellvolumenbestimmung, der zusétzlich Informationen
tiber das Verhéltnis von Volumen zu Oberflache der Zellen liefert, bieten Relaxationsmes-
sungen. So héngt, wie Brownstein und Tarr| (1979)) beschrieben haben, die Relaxation von
Wasser in biologischen Zellen von der Zellgréfie ab. Uber diese Abhéngigkeit bestimmten
Jerosch-Herold u. a.| (1994) die Grofle der Poren in wassergeséttigtem Sandstein.

Das in den folgenden Abschnitten beschriebene Verfahren liefert nicht nur wie die
zuletzt beschriebenen Methoden allgemeine Informationen iiber das Zellvolumen oder
die Wahrscheinlichkeitsverteilung von Diffusionsstrecken, sondern erméglicht mit dem in
Abbildung auf Seite dargestellten Vorgehen eine direkte ortsaufgeloste Messung
der ZellgroBe in Richtung des Diffusionsgradienten.
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4.2 Methoden, Simulationsrechnungen und theoretische
Ergebnisse

In diesem Abschnitt wird die Methodik zur spéteren experimentellen Zellgroflenbestim-
mung entwickelt. Grundlage dafiir sind numerische Simulationsrechnungen, die auf dem in
Abschnitt vorgestellten eindimensionalen System permeabler Membranen basieren.
Die meisten Ergebnisse dieses Abschnitts beruhen somit auf der numerischen Auswer-
tung von Gleichung , welche die Wahrscheinlichkeitsverteilung p(x, 7; zo; Dy, L, P)
fiir ein diffundierendes Teilchen in diesem System permeabler Membranen mit Abstand
L nach der Diffusionszeit 7 beschreibt.

In den folgenden Abschnitten wird zunéchst die numerische Auswertung von Glei-
chung und die darauf basierende Berechnung von effektiven Diffusionskoeffizienten
beschrieben; anschlieend werden die so gewonnenen Ergebnisse untersucht und disku-
tiert. In Abschnitt[4.2.5 wird eine Methode mit einem stark vereinfachten mathematischen
Modell entwickelt, mit welcher sich der Rechenaufwand bei der Zellgroflenbestimmung we-
sentlich reduzieren 143t. Zur Evaluierung wird dieses Modell wiederum auf die berechneten
Simulationsdaten angewandt.

4.2.1 Simulationsschema

Die in diesem Abschnitt beschriebenen Simulationsrechnungen haben das Ziel, aus der
Wabhrscheinlichkeitsverteilung den effektiven Diffusionskoeffizienten Deg in Abhéin-
gigkeit von der Diffusionszeit 7 und den Modellparametern Dy, L und P zu bestimmen.
Die Einzelschritte der Simulationsrechnung sind in Abbildung auf der folgenden Sei-
te schematisch dargestellt. Ausgegangen wird von der Verteilungsfunktion , einer
Diffusionszeit 7 und einem Satz Modellparameter Dy, L und P. Da die Wahrschein-
lichkeitsverteilung p(z, 7; xo; Do, L, P) unter anderem vom Startort xg des Teilchens zur
Zeit 7 = 0 abhéngt, wie in Abbildung auf der nichsten Seite dargestellt ist, mufl
zunéichst iiber alle moglichen Startorte gemittelt werden. Aufgrund der #dquidistanten
Membrananordnung ist p(z, 7; xo; Do, L, P) periodisch in z¢ mit dem Membranabstand L
als Periode; zur Mittelung wird deshalb ein Integral {iber eine Periode (von 0 bis L)
fiir o ausgefithrt. Man erhilt so die Wahrscheinlichkeitsverteilung p(z, 7; Dy, L, P) fiir
die die relative Verschiebung x der Teilchen wihrend der Diffusionszeit 7. Beispiele fiir
p(x, 75 Do, L, P) bei verschiedenen Permeabilitdten P sind in Abbildung auf Seite
gegeben; mit zunehmender Durchlissigkeit der Membranen néihert sich p(z, 7; Dy, L, P)
einer Gaufiverteilung an.

Aus dieser Wahrscheinlichkeitsverteilung wird im néchsten Schritt die Signalintensi-
tét I(7; b; Do, L, P) berechnet; diese ergibt sich aus der Integration der verschiebungs-
abhéngigen Phase ¢(x) multipliziert mit der Verschiebungswahrscheinlichkeit p iiber alle
Werte x. Die Phase ¢(x) ist dabei durch Gleichung in Abhéngigkeit von der Dif-
fusionswichtung b und der Diffusionszeit 7 gegeben als

Bei dieser Berechnung ist zu beachten, dafl die Diffusionswichtung b nicht zu grofl ge-
wihlt wird. Wie schon [Tanner (1978)) festgestellt hat, ist die Abhéngigkeit der Signalin-
tensitéit I(1; b; Do, L, P) von der Diffusionswichtung b bei der eingeschrinkten Diffusion

65



4 Ortsaufgeloste Zellgrofienmessung
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Abbildung 4.2: Simulationsschema zur Berechnung der Modellfunktion Deg(7; Dy, L, P).
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Abbildung 4.3: Abhéngigkeit der Wahrscheinlichkeitsdichte p(x,7; Dy, L, P) vom Start-
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ort xg. Die Simulationsparameter fiir die Berechnungen waren Dy =
2200pm?s™!, L = 20pm und P = 0,06pm~! bei einer Diffusions-
zeit 7 = 70 ms. Der Startort xg ist auf das erste Drittel, die Mitte und das
zweite Drittel (von links nach rechts) zwischen zwei Membranen gelegt.
Die Lage der Membranen relativ zum Startort ist durch vertikale Linien
angezeigt.
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Abbildung 4.4: Beispiele fiir die Verschiebungswahrscheinlichkeit p bei verschiedenen Per-
meabilititen der Membranen; von links nach rechts: P = 0,01 pm~!,
P =0,06pm~!, P =1,00pm~"'. Die iibrigen Simulationsparameter waren

Dy = 2200 pm?s™! und L = 20 um, die Diffusionszeit 7 = 70 ms.
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Abbildung 4.5: Abhéngigkeit der Signalintensitéit I von der Diffusionswichtung b bei ein-
geschrénkter Diffusion. Fiir kleine Werte von b (links) ist der Verlauf
der Intensitéit ungefihr exponentiell, fiir grofe Werte hingegen (rechts)
ist der Kurvenverlauf nicht mehr exponentiell wie bei freier Diffusion,
sondern dhnelt einem Beugungsmuster. Die Simulationsparameter waren
P = 0,0lpym™!, Dy = 2200pm?s~! und L = 20pm, die Diffusionszeit
7 = 70ms.

nicht mehr exponentiell wie bei der freien Diffusion; dies ist in Abbildung darge-
stellt. Zur korrekten Berechnung des effektiven Diffusionskoeffizienten sollte deshalb die
auftretende Phase ¢ kleiner als 1 bleiben; im abgebildeten Beispiel entspricht dies bei
einer mittleren Diffusionsstrecke von 10 pm zwischen den Membranen einem maximalen
b-Wert von byax = T/J:2 = 700smm~2. Im letzten Schritt der Simulation wird aus den
berechneten Intensitéiten schliellich der effektive Diffusionskoeffizient bestimmt, wie im
Abschnitt 2.3.5] auf Seite [36] beschrieben ist.

Numerisch aufwendig wird die Simulation durch die insgesamt drei Integrationen,
die auszuwerten sind; zusétzlich zu den beiden oben erwahnten Integralen mufl auch
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Tabelle 4.1: Parameterbereiche fiir die Simulationsrechnungen.

T Dy L P

s pm2s—!1  pm pm—1
0,0005 0,150 2000 5,0 0,000010
0,001 0,190 2100 10,0 0,000030
0,0015 0,230 2200 15,0 0,000100
0,002 0,270 2300 20,0 0,000300
0,003 0,310 2400 30,0 0,001000
0,005 0,400 2500 40,0  0,003000
0,007 0,500 2600 60,0 0,010000
0,010 0,600 2800 80,0 0,030000
0,015 0,800 3000 100,0 0,060000
0,020 1,000 150,0 0,080000
0,030 1,200 0,100000
0,040 1,500 0,130000
0,050 2,000 0,160000
0,070 2,500 0,200000
0,090 3,000 0,300000
0,110 4,000

zur Berechnung des Reflexionskoeffizienten f geméfi Gleichung integriert werden.
Ausgefiihrt wurden die Simulationsrechnungen auf den Compute-Servern des Rechenzen-
trums der Universitdt Heidelberg; technische Daten zu den verwendeten Rechnern sind
in Anhang [A.3.2] auf Seite zu finden. Zur Berechnung wurde ein selbstgeschriebenes
C-Programm eingesetzt.

4.2.2 Simulationsergebnisse

Die Simulationsrechnungen wurden fiir einen groflen Parameterbereich durchgefiihrt, der
in Tabelle aufgefiihrt ist. Die Verteilungsfunktion p wurde fiir alle moglichen Kom-
binationen der Parameter berechnet und dann fiir die zwei b-Werte 50 - 10~ spm =2 und
550-107% s pm~2 zu Signalintensitéiten und schlieflich zu effektiven Diffusionskoeffizienten
weiterverarbeitet. Insgesamt ergeben sich so 43 200 berechnete Diffusionskoeffizienten.

Die Dauer der Berechnung eines Diffusionskoeffizienten variierte sehr stark mit dem
Membranabstand und der Permeabilitat. Am aufwendigsten wird die Rechnung fiir relativ
kleine Membranabsténde und gleichzeitig grofle Permeabilitéiten, da hier Transmissionen
durch sehr viele Membranen beriicksichtigt werden miissen. Uber den gesamten Para-
metersatz gemittelt, ergab sich eine durchschnittliche Rechendauer von 93s CPU-Zeit
fiir einen Diffusionskoeffizienten. Unter den oben genannten ungiinstigen Bedingungen
konnte diese Zeit jedoch auf iiber 1000s fiir einen einzelnen Wert anwachsen.

Einige Ergebnisse sind beispielhaft in den Abbildungen [4.6] bis [£.9] auf den Seiten
bis [71] dargestellfl] Alle Kurven haben die in Abschnitt genannten Eigenschaften,
dafl der effektive Diffusionskoeffizient fiir 7 — 0 gegen die freie Diffusivitit Dy strebt,
und fiir 7 — oo gegen einen Wert D,. Abbildung zeigt, daB eine Anderung der freien

1 Die Skalierung der Abszissen mit der Wurzel aus der Diffusionszeit /7 wird in Abschnitt erldutert.
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Abbildung 4.6: Abhéngigkeit der Simulationsergebnisse von der freien Diffusivitdt Dy.
Der Membranabstand fiir die dargestellten Kurven ist L = 20pum, die
Permeabilitiit betrigt P = 0,03 pm ™.

Diffusivitdt Dy bei konstante Werten von L und P die Kurven lediglich skaliert, ohne
ihren Verlauf qualitativ zu verdndern.

Interessanter ist der Einflu des Membranabstands L auf die effektiven Diffusionsko-
effizienten, wie in Abbildung [1.7] auf der folgenden Seite gezeigt ist. Je kleiner L wird,
desto schneller fillt der effektive Diffusionskoeffizient mit wachsender Diffusionszeit gegen
den Wert D. Bei kleinen Werten von 7 hingt die Steigung der Kurven Deg(7) deshalb
charakteristisch von L ab. Dariiberhinaus zeigen die Kurven, wie wichtig die Wahl eines
geeigneten Mef3- oder Simulationsbereichs fiir 7 bei der Bestimmung der Daten Deg(7) ist.
Bei kleinen Membranabstidnden ist die wesentliche Information bereits in den Meflpunkten
mit sehr kurzen Diffusionszeiten 7 enthalten, die somit entsprechend dicht gelegt werden
sollten. Dagegen ist es bei groflen Membranabsténden wichtig, Deg(7) bis zu sehr langen
Diffusionszeiten zu bestimmen, um ausreichend Informationen iiber D, zu erhalten.

Die Permeabilitit P beeinfluf3t die berechneten Diffusivitdten ebenfalls sehr deutlich,
wie man Abbildung auf der néchsten Seite entnehmen kann. Bei groflen Permeabilité-
ten néihert sich Do zunehmend an Dy an; dies ist konsistent mit dem Grenzfall P — oo, in
dem die Membranen vollig durchlissig werden und die Teilchen deshalb frei diffundieren
konnen. Der Einfluf des Membranabstands auf die Kurve ist daher bei sehr durchléssigen
Membranen nur noch schlecht zu erkennen. Es entspricht ebenfalls den Erwartungen, dafl
bei sehr kleinen Permeabilitaten P — 0 der effektive Diffusionskoeffizient auf Null abfillt,
da in diesem Fall die diffundierenden Teilchen den Bereich zwischen je zwei Membranen
nicht verlassen kénnen.

Zur Kontrolle der Simulationsrechnungen kann man die berechneten Werte fiir Dy, =
Do (Tmax) mit den nach der Theorie zu erwartenden Werten gemif Gleichung
vergleichen. Beide Werte sind in Abbildung auf Seite [71| dargestellt; die simulierten

69



4 Ortsaufgeloste Zellgrofienmessung

Deg 2500 1 o L =100pm
pm?2s—1 x L =60pum
o L =30pm
%ﬁbqj + L=15pm
2000 jgxxx v L=5
0 i = = oupm
o x o
+0 X Oy
+ X [u]
+O X DD
o x og
1500 v, © Xx S
+ O . -
o x o4
v + o ><>< [m] o o 5 o
v o+ o X
1000 o * x “
vt @] XX X x X X x
v 7 OO
+ oo o
+ OO0 o o o o
500 [ v + © © © o
v ++++
v THE Ay + 4
VVVWV * + + +
AAAAA'AvAvevS
\v v v\ v V v Il

0 1 1 4 \v v\ v 1 V \/?
00 02 04 06 08 1,0 12 14 16 18 20 Vs
Abbildung 4.7: Abhéngigkeit der Simulationsergebnisse vom Membranabstand L. Die

freie Diffusivitéit fiir die dargestellten Kurven ist Dy = 2200 pm?s~!, die
Permeabilitiit betriigt P = 0,01 pm~!.

Dot 2500 s P=030pm~' x P=0,03pm
pm2s—1 o P=0,16pm™! o P=0,0lpm~!
* P=0,10pm™! + P=0,003pm!
2000 & o P=0,06pm™* v P =0,00003 pm~—!
DMNAA ADDNA A A A A & A 4 A A A A
&
.
**0%00000000 600 O 0 0 o o o o o
*,
1500 QBFDD***%* kkEEE KoK K %k kK * * * % *
g
%x “Obppoooo o g o O g oo o o o o o
G x
1000 5~
© XX XX X X x x X x x X X X X
v
éioo
F o
500 V;r Coo0 0o o o o o o
v++++ © o o
VVVVg ; $; g + o+ 4 + + o+

+
0 v I v 1 I W \/?
00 02 04 06 08 1,0 1,2 14 16 18 20 Vs

Abbildung 4.8: Abhéngigkeit der Simulationsergebnisse von der Permeabilitéit P. Die freie
Diffusivitét fiir die dargestellten Kurven ist Dy = 2200 pm?s~!, der Mem-
branabstand betrdgt L = 20 pm.
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Abbildung 4.9: Grenzwerte Dy, fiir verschiedene Werte des Membranabstands L und der
Permeabilitdat P. Die freie Diffusivitét fiir die dargestellten Kurven ist
Dy = 2200 pm?s~!. Zur Beurteilung der MeBwerte sind die theoretisch
zu erwartenden Werte gemifl Gleichung als durchgezogene Linie
eingezeichnet.

Werte als MefSpunkte und die theoretisch zu erwartenden Werte als durchgezogene Linien.
Insgesamt stimmen die Simulationsergebnisse sehr gut mit der Theorie iiberein, nur fiir
den kleinsten Membranabstand sind geringe Abweichungen zu erkennen.

4.2.3 Effektive Diffusion bei sehr kurzen Diffusionszeiten — kein
Diffusionsplateau

Wihrend der grundsitzliche Verlauf der effektiven Diffusivitit Deg(7) vom Anfangs-
wert Dy bei 7 — 0 zu einem Grenzwert Dy, bei 7 — 0o nie umstritten war, so entspricht
der Kurvenverlauf nahe bei 7 = 0 doch nicht den ,intuitiven Erwartungen, die in verschie-
denen Publikationen gedufert wurden (Moseley u. a.|1990; Moonen u. a.|[1991} |Le Bihan
1991; Hajnal u. a.|1991}; [Li und Sotak|[1992} Le Bihan/[1995)). Demnach sollte ndmlich der
Einfluf} der Zellstruktur vernachléssighbar werden, wenn die Diffusionszeit 7 hinreichend
kurz gewihlt wiirde, etwa so, da§ die mittlere Diffusionsstrecke /(z2) deutlich kleiner
als die Zellgrofle wire. Ein ,Plateau”, also ein Bereich ohne deutliche Abweichung der
Kurve Dqg(7) von Dy wurde fiir entsprechend kleine Werte von 7 erwartet.

Dies ist, wie die Abbildungen [4.6| bis |4.§| zeigen, jedoch nicht der Fall. Um den Verlauf
der Kurven zu verdeutlichen, sind in Abbildung auf der néchsten Seite noch einmal
Daten eines Parametersatzes mit unterschiedlichen Skalierungen der Diffusionszeitachse
gegeniibergestellt. Trigt man den Verlauf von Deg(7) iiber der linear skalierten Diffusi-
onszeit auf, so steigt der effektive Diffusionskoeffizient nahe 0 zunehmend schneller an;
der Betrag der Steigung von Deg(7) geht sogar fiir 7 — 0 gegen unendlich. Uber der Qua-
dratwurzel aus 7 aufgetragen, bleibt die Steigung von Deg(7) hingegen nidherungsweise
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Abbildung 4.10: Identische Daten (Dy = 2200 pm?s~!, L = 40pm, P = 0,01 pm™1!) iiber
unterschiedlich skalierten Diffusionszeitachsen dargestellt (von links nach
rechts: 7, /7, InT). Zur Verdeutlichung sind die Meipunkte mit Linien
verbunden. Die Ordinaten sind in allen drei Diagrammen identisch ska-
liert. Gestrichelt eingetragen ist die mittlere Diffusionsstrecke \/(x?) in
Abhéangigkeit von der Diffusionszeit im Falle freier Diffusion; gepunktet
angezeigt ist der Membranabstand L = 40 pm.

konstant. Erst bei der logarithmischen Auftragung, die den Bereich sehr kleiner Diffu-
sionszeiten stark streckt, ergibt sich ein Plateau in der Kurve Deg(7): Die Steigung der
Kurve geht nahe 7 = 0 zuriick auf Null. In dieser Darstellung wird jedoch einseitig der
Datenbereich kurzer Diffusionszeiten, der zudem experimentell nur sehr schlecht zugéing-
lich ist, iiberméflig betont. Insgesamt entsprechen diese Ergebnisse dem von Mitra u. a.
(1992)) postulierten Verhalten fiir nicht-permeable Membranen geméf Gleichung (4.1)).

Betrachtet man auflerdem die mittlere Diffusionsstrecke \/(z2?) = /2Dy7 eines frei
mit Dy diffundierenden Teilchens (in Abbildung gestrichelt eingetragen), so verlduft
diese iiber der Achse /7 als Gerade, withrend sie in der linearen und logarithmischen
Auftragung im Bereich kleiner Diffusionszeiten gestaucht beziehungsweise gestreckt er-
scheint. Sowohl der Verlauf der Kurve Deg(7) als auch der mittleren Diffusionsstrecke
legen nahe, die Darstellung iiber /7 als die natiirliche Skalierung der Zeitachse fiir diese
Datenpunkte zu betrachten.

Die Simulationsdaten zeigen somit, dafl die eingeschrinkte Diffusion, also der Einflufl
der Zellstruktur, auch bei kurzen Diffusionszeiten keineswegs vernachléssigt werden kann.
Deg(7) zeigt eine starke Abhéngigkeit gerade bei kleinen Werten von 7. Eine Erklérung
dafiir ist, dafl in diesem Fall die Signalminderung nicht hauptséchlich von den Teilchen
verursacht wird, deren Verschiebung im Bereich des Erwartungswerts /(z2) liegt, sondern
von Teilchen, die im Falle der freien Diffusion in den Ausldufern der Gaufiverteilung ligen
und deshalb durch die Zellwénde in ihrer Ausbreitung eingeschrénkt werden.

4.2.4 Bestimmung der Modellparameter aus D (7)

Die in den vorangehenden Unterabschnitten beschriebenen Simulationsrechnungen er-
moglichen es, das Verhalten der effektiven Diffusivitéit in Zellstrukturen zu untersuchen.
Dariiberhinaus bieten sie die Grundlage, um ein Verfahren zu entwickeln, mit dem aus
einer simulierten Kurve Deg(7) (und spéter dann auch aus experimentell ermittelten
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Mefiwerten) in entgegengesetzter Richtung zu den bisherigen Rechnungen zuriick auf die
Modellparameter Dy, L und P geschlossen werden kann. Prinzipiell wére dies moglich,
indem man von beliebigen Anfangswerten dieser Parameter ausgehend einen temporéiren
Datensatz Deg(7; Do, L, P) berechnet und nun durch Variation der Modellparameter die
Abweichung zwischen den gegebenen Werten und dem temporéren Datensatz

Z (Deff(T; DOaLaP) - Deff(T))Q

T

minimiert. Praktisch tritt dabei jedoch das Problem auf, da} die Berechnung der Werte
Deg (75 Do, L, P) sehr aufwendig ist. Bis man eine zufriedenstellende Anpassung des Mo-
dells an die Daten erreicht hat, sind viele wiederholte Berechnungen von Deg(7; Do, L, P)
erforderlich; will man zudem diese Anpassung pixelweise fiir ein oder mehrere Bilder
durchfiihren, so steigt der Rechenaufwand schnell um viele weitere GroBenordnungen.

Aus diesem Grund ist es sinnvoll, nach einer vereinfachten Methode zu suchen, um
aus einem gegebenen Datensatz Deg(7) die interessierenden Parameter Dy, L und P ab-
zuleiten. Relativ leicht zu ermitteln (einen hinreichend grofien Wertebereich fiir 7 voraus-
gesetzt) sind die Diffusivititen Dy und Dy, indem man den Verlauf der MeBwerte Deg(7)
fiir kleine und grole Werte von 7 untersucht. Damit hat man bereits den Modellpara-
meter Dy bestimmt; Do, hiingt gemifl Gleichung von L und P ab. Zur separaten
Bestimmung von L und P wird also noch mindestens eine weitere Gréfle bendtigt.

Eine Analyse der Abbildungen [£.7] und legt nahe, daf es eine enge Beziehung zwi-
schen der Steigung Sp der Kurve Deg(1/7) nahe bei /7 = 0 und dem Membranabstand L
gibt. Zur Vereinfachung der Schreibweise sei

o= \/T;
damit kann man nun die Steigung Sp definieren als

. O0Deg(0)
0= g,
Um die Modellparameter Dy, L und P zu ermitteln, sind somit zwei Probleme zu 16-
sen: Erstens mufl eine Methode gefunden werden, um Dy, Dy, und Sp, deren Lage in
Abbildung auf der folgenden Seite illustriert ist, zuverlassig aus den MeBdaten zu
bestimmen, und zweitens ist der funktionelle Zusammenhang zwischen D,, und Sp ei-
nerseits und L und P andererseits zu finden.

Das erste Problem kann mit einer stark vereinfachten Modellfunktion gelost werden,
die sowohl schnell berechnet werden kann als auch die Moglichkeit gibt, aus ihren Para-
metern moglichst direkt Do, Do und Sp zu ermitteln. In Abbildung auf Seite [75] ist
das Verfahren zur Zellgréenbestimmung mit Hilfe einer solchen vereinfachten Modell-
funktion f schematisch gezeigt.

4.2.5 Entwicklung einer vereinfachten Modellfunktion

Die vereinfachte Modellfunktion soll asymptotisch moglichst dhnliche Eigenschaften wie
D (\/T; Do, L, P) haben; sie soll also monoton fallend sein, fiir grofe Argumente asym-
ptotisch gegen einen Wert D, laufen und fiir kleine Argumente nahezu linear mit endli-

73



4 Ortsaufgeloste Zellgrofienmessung

Degr 2500 [
pm2s—!

2000 |

1500

1000

500

g
O Il \ Il Il Il Il Il Il Il Il J _
00 02 04 06 08 1,0 1,2 14 16 18 20 5

Abbildung 4.11: Lage der Parameter Dy, Do, und Sp bei einem simulierten Datensatz mit
Dy = 2200 pm?s™!, L = 20pm und P = 0,03pm~!. Die durchgezogene
Linie ist die an die Daten angepafite, vereinfachte Modellfunktion f.

cher Steigung Sp gegen den Wert Dy gehen. Eine Funktion, die alle diese Eigenschaften
hat und es aulerdem ermdoglicht, die Parameter Dy, Do und Sp direkt abzulesen, ist

VT Spo .
— Y ———C fur o<o
2(Do — Do) T )
4+ Do fir o > oy.

f( D Do ) D0+(DO_D00) erf<
0;0f; Vo, oo, OD) =

o —S

Die Funktion f ist an der Stelle o7 aus zwei Stiicken zusammengesetzt: einer Fehlerfunk-
tionE| fiir o < oy und einem Hyperbelast fiir > o¢. Um bei o stetig und differenzierbar
zu sein, miissen Funktionswert und Ableitung der beiden Teilfunktionen an dieser Stelle
iibereinstimmen. Setzt man die entsprechenden Ausdriicke gleich, so erhidlt man fiir r
und s:

B Dy — Do VT Spoy VT Spoy 2
s = Jf + SD <1 + erf <2(D0 — Doo)>) eXP <2(D0 - Doo) ’

N _(af—s)QSDeXP_<M>'

Fiir grole Diffusionszeiten ergibt sich, wie gefordert, aus der Form von f fiir o > o:

lim f(o) = lim

o—00 o—00 0 — 8

4+ Do = Deo.

2 Die Fehlerfunktion erf(x) (fiir error function) ist eine Stammfunktion der GauBfunktion: erf(z) :=
2r~1/2 Jo dt exp(—t®). Aus dieser Definition folgt erf(0) = 0 und ~terf(z) = 2712 exp(—z?).
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(z.B. aus Messung) D (15 L, P, Do)

|

’ - ‘ Simulationsrechnungen

f(5 Do, Do, Sp)

Anpassung von f
an die Mefldaten

| |

Zwischenergebnis: L=L(Dy,Dw,Sp)
Dy, Do, Sp P = P(Dy, D, Sp)

==

[ Ergebnis: Dy, L, P

‘ Modellfunktion

Abbildung 4.12: Schematische Darstellung der Zellgroflenbestimmung mit vereinfachter
Modellfunktion f.

Fiir kleine Werte von o folgt aus den Eigenschaften von erf(z):

f(0) =Dy und lim 01() = Sp.

o—0 Oo

Die Parameter Dgy, D und Sp zu einem Datensatz Deg(o) kann man nun recht
einfach bestimmen, indem man diese Parameter und zusétzlich o variiert, bis die Funk-
tion f optimal an die gemessenen Datenpunkte angepafit ist, das heifit, die Summe der

Fehlerquadrate
>~ (Der(o) = f(0))

(e

minimal ist. Die zusétzlich Variation von o ist erforderlich, da nicht von vornherein
bekannt ist, an welcher Stelle die beiden Teile von f zusammentreffen miissen, um eine
gute Niaherung des Datensatzes Deg(0) zu ergeben. Fiir die weitere Auswertung ist der
Parameter oy ohne Bedeutung.

Fiir eine erfolgreiche und effiziente Parametersuche sind die Anfangswerte sowie even-
tuelle Beschrinkungen des Parameterraums von grofier Bedeutung. Die Anfangswerte fiir
Dy und D, ergeben sich aus den Mefldaten Deg (o) mit

DIt — max {Desi (o)},
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4 Ortsaufgeloste Zellgrofienmessung

DNt — min {Desi(o)}.
Der Anfangswert von Sp 148t sich abschétzen als

ginit _ 1 1 Det(0k) = Dert(00)
P ’ o) — 00 ’

wobei o; fiir die ansteigend angeordnete Menge der Diffusionszeiten steht. og ist somit
die kiirzeste Diffusionszeit; k sei ein hinreichend klein gewihlter Index, so dal o noch
am Anfang des ndherungsweise linearen Bereichs von Deg (o) liegt. Da die Steigung mit
anwachsender Diffusionszeit langsam abnimmt, ist der Korrekturfaktor 1,1 eingefiigt.
Zur Berechnung des optimalen Werts von o7 hat sich die Vorgabe eines empirisch

ermittelten Intervalls zwischen a}nin und a}nax bewahrt mit

o™ = 0,67 (DI — 2Dg"*) /(25B™),
o = 1,33 (DI — 2Dg™) / (255™);
als Anfangswert dient der Mittelpunkt des Intervalls
J}nit —_ (O_Jrcnin + O_}nax)/2.

Ein Beispiel fiir eine Parameterbestimmung mit Hilfe der Funktion f und den gerade
beschriebenen Anfangswerten ist in Abbildung auf Seite [74] gezeigt. Wie man sieht,
paBt der Funktionsgraph von f sehr gut zu den Mefiwerten. Die so bestimmten Werte
sind Dy = 2095 um?2s™!, Do = 829 pum2s~!, Sp = —6087 pm2s—3/2 und op = 0,25 s71/2,
Die Originalparameter fiir die Simulation waren Dy = 2200pm?s~', L = 20pm und
P =0,03pm™~!, aus den letzten beiden Werten ergibt sich Dy, = 825 pm?s~!, die Abwei-
chungen in Dy und Dy, sind also nur gering.

Die Rechenzeit fiir einen Datensatz Deg(7) mit 32 Diffusionszeiten 7 betrégt fir die
vereinfachte Modellfunktion auf einer Sun-Workstation (siehe Anhang auf Seite
weniger als 10 ms. Dies ist zu vergleichen mit der Berechnungsdauer fiir 32 Datenpunkte
mit dem in Abschnitt beschriebenen Simulationsverfahren: durchschnittlich 93 s je
Datenpunkt ergeben eine Gesamtzeit von fast 3000 s fiir den vollstdndigen Datensatz, also
um fiinf GroBenordnungen ldngere Rechenzeiten.

4.2.6 Berechnung der Modellparameter L und P aus D,, D, und Sp

Wie oben erwahnt, sind aus den berechneten Werten Dy, Do, und Sp die Parameter L
und P zu bestimmen. Zu diesem Zweck soll nun ein Ausdruck fiir die Steigung Sp in Ab-
h#ingigkeit von Dy, L und P gefunden werden. Beginnt man zunéchst mit dem einfacheren
Fall undurchléssiger Membranen, also P = 0, so ergibt sich aus einer Einheitenbetrach-

tung der beteiligten Groéfien

3/2
D
Sp = 0472

mit einer Proportionalitétskonstanten «. Diese Gleichung ist konsistent mit Abbildung[4.7]
auf Seite die zeigt, wie die Steigung Sp dem Betrage nach mit ansteigendem Mem-
branabstand L kleiner wird.

Aus Abbildung auf Seite[70] geht hervor, dafl der Betrag der Steigung bei konstan-

tem Membranabstand abnimmt, wenn die Permeabilitiat P und somit auch Do, anwéchst.
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4.2 Methoden, Simulationsrechnungen und theoretische Ergebnisse

Erreicht Do schliellich im Grenzfall P — oo den Wert der freien Diffusivitat Dg, so mufl
die Steigung Sp den Wert Null annehmen. Dies kann mit folgendem Ansatz modelliert
werden, in den eine permeabilitdtsabhéngige Korrektur des Proportionalititsfaktors o

eingeht:
B 3/2 B 3/2
Sp=a p oDy Do Dy~ (4.3)
Dy 1+ # L

Der Ausdruck unter dem Exponenten 3 ist 1 fiir undurchléssige Membranen mit P = 0.
Je grofler die Permeabilitédt wird, also je mehr sich Do, an Dy annéhert, desto kleiner
wird der Korrekturfaktor und somit auch der Betrag der Steigung Sp.

Von dieser Formel ausgehend, kénnen nun die gesuchten Parameter L und P berechnet
werden. Zunéchst wird das Produkt LP aus Dg und D, nach Gleichung bestimmt:

Do

LP=—"—.
DO_Doo

Nun folgt aus Gleichung (4.3)

B 3/2
L=al|l- 11 Dy ,
1"‘? SD

und P ergibt sich somit als Quotient des oben berechneten Produkts L P und der Lénge L.

Zur Bestimmung der Konstanten o und g dient der grofle Satz simulierter Daten
Dy (7; Dy, L, P). Da bei diesem die Ausgangswerte von Dy, L und P genau bekannt sind,
ist es moglich, durch Variation von « und ( diejenigen Werte zu bestimmen, bei denen
die Abweichung zwischen den Ausgangswerten und den Werten, die iiber die Anpassung
der Modellfunktion f rekonstruiert werden, minimal wird. Dabei ist es sinnvoll, sich auf
die Minimierung des relativen Fehlers von L zu beschrinken, da der Parametersatz aus
Tabelle[d.T|viele sehr kleine Permeabilitéten enthilt, deren relative Fehler schnell sehr grof3
werden. Der rekonstruierte Wert von Dy hingt nicht von « und @ ab und wird deshalb
bei der Bestimmung dieser Konstanten ebenfalls nicht beriicksichtigt. Als Ergebnis dieses
Minimierungsprozesses ergibt sich

o = —1,567,

3 = 0,458.

Der Wert fiir o stimmt gut mit Gleichung (4.1) iiberein (Mitra u. a.[1992); setzt man dort
fiir ein eindimensionales System d = 1 ein und als Verhéltnis von Oberfldche zu Volumen,
einem System paralleler Membranen entsprechend, S/V = 2/L, so erhiilt man

athee = —8/(3/r) = —1,505.

Ein theoretischer Wert fiir 3 ist nicht bekanntﬂ Mit den so bestimmten Konstanten a und
(3 ist der mittlere Fehler iiber den gesamten Parametersatz 15,2 % bei der Bestimmung
von Dy, 9,3% bei der Bestimmung von L und 58,7 % bei der Bestimmung von P.

3 Moglicherweise deutet das Ergebnis darauf hin, daf der exakte Wert 8'"° = 0,5 ist. Um dies zu
iiberpriifen, miifite die Steigung Sp analytisch aus Gleichung (2.36|) bestimmt werden. Das ist schwierig.

77



4 Ortsaufgeloste Zellgrofienmessung

P/ym~! €
0,00001 80 %
0,00010 I
0,00100 60 %
0,01000

0,06000 0%
0,10000 50%

0,16000
0,30000

i

Abbildung 4.13: Relativer Fehler ¢ bei der Rekonstruktion der Modellparameter Dy, L
und P (in dieser Reihenfolge von links nach rechts). Die Skalierung der
Achsen ist ungleichméflig und folgt der Verteilung der Parameter in Ta-

belle 411

5 20 60 150 5 20 60 150 5 20 60 150
L/pm L/pm L/pm

Eine genauere Analyse dieser relativen Fehler ermoglicht Abbildung In dieser
sind die relativen Fehler farbkodiert als Funktion von L und P aufgetragen. Aufgrund
der geringen Abhéngigkeit der Ergebnisse von Dy ist iiber alle Werte von Dy gemittelt.
Uber groBe Bereiche des Parameterraums sind die Fehler bei der Rekonstruktion von Dy
und L mit weniger als 5 % sehr gering. Abweichungen treten fiir Dy bei sehr kleinen Mem-
branabstéinden und gleichzeitig geringen Permeabilitdten auf. Die Rekonstruktion von L
weist vergroflerte Fehler bei sehr hohen Permeabilititen und sehr groflen Membranab-
stédnden auf. Deutlich grofier sind die relativen Fehler bei der Rekonstruktion von P; dies
liegt zum Teil, wie oben schon erwahnt wurde, an den kleinen Werten von P, bei denen
sehr kleine absolute Abweichungen schon zu grofien relativen Fehlern fiihren.
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4.3 Experimentelle Anwendung und Ergebnisse

4.3.1 Material und Methoden

Die im vorangehenden Abschnitt beschriebene Methode zur Zellgréfienbestimmung soll
nun im Experiment angewandt und {iberpriift werden. Dazu werden Zellgréflen in biolo-
gischem Gewebe mit diesem Verfahren gemessen und mit lichtmikroskopisch gewonnenen
Daten verglichen. Ein strukturiertes biologisches System, welches lokal deutliche Unter-
schiede in der Zellgréfle aufweist, hat man mit gewohnlichen Karotten zur Verfiigung, an
denen die im folgenden beschriebenen Experimente durchgefiihrt wurden.

Fiir die lichtmikroskopischen Messungen wurden zwei Karottenquerschnitten von ver-
schiedenen Pflanzen verwendet, welche mit 25facher Objektivvergréflerung photographiert
wurden. Die Zellgroflenbestimmung erfolgte manuell anhand der entwickelten Vergrofie-
rungen fiir verschiedene Regionen der Schnittfliche und in verschiedenen Orientierungen
(horizontal und vertikal); in jeder Region und fiir jede Orientierung wurden jeweils 5 bis
10 repréasentative Einzelzellen ausgemessen.

Die MR-Experimente wurden an einem 2,35 T-Kernspintomographen (Biospec 24/40,
Bruker Medical, Ettlingen) durchgefiihrt. Der generelle Aufbau eines Kernspintomogra-
phen und die technischen Daten des hier benutzten Geréts sind in den Abschnitten
und des Anhangs beschrieben.

Das MR-Mefprotokoll setzte sich aus zwei Blocken von Sequenzen zusammen: Der er-
ste Block enthielt eine Reihe vorbereitender Standardsequenzen zur Orientierung im un-
tersuchten Objekt und zur Bestimmung der Relaxationszeiten; der zweite Block bestand
aus den Sequenzen mit Diffusionwichtung zur ZellgroBenbestimmung. Ubersichtsaufnah-
men in den drei Raumebenen wurden mit einer Gradientenecho-Sequenz (GE) erstellt.
Zur Bestimmung der Ti-Relaxationszeiten der Probe wurde eine Reihe von Spinecho-
EPI-Sequenzen mit zusédtzlichem Inversionspuls eingesetzt; die Inversionszeiten betrugen
T1 = 20,50, 100, 200, 400, 600, 800 ms (siche Abschnitt auf Seite [20). Zur Tb-Messung
diente eine Multispinecho-Sequenz (MSE), die jeden k-Raum-Punkt zu zwolf verschiede-
nen Echozeiten Ty = 8, 16,24, ...,96 ms ausliest (vergleiche Abbildung auf Seite [17)).
T1- und T)-Relaxationszeiten wurden durch lineare Regression der logarithmierten Si-
gnalintensitidten in Abhéngigkeit von 77 beziehungsweise T bestimmt. Die wichtigsten
Parameter der eingesetzten Sequenzen fiir die Ubersichtsaufnahmen und die Relaxations-
messungen sind in Tabelle auf der ndchsten Seite zusammengefafit.

Grundlage der Zellgroflenbestimmung mit Mitteln der MRT ist die Akquisition ei-
ner Serie von diffusionsgewichteten Bildern {iber einen grofien Bereich von Diffusions-
zeiten 7. Zu diesem Zweck wurde eine Pulssequenz mit Diffusionswichtung eingesetzt,
welche stimulierte Echos anregt, wie in Abbildung auf Seite [33] dargestellt ist.
Um die Aufnahmedauer zu reduzieren, ist dieses Anregungsschema mit einer Single-Shot-
EPI-Auslese gem#fi Abbildung auf Seite 29] kombiniert; damit ist die Aufnahme
eines einzelnen Bildes in weniger als 100 ms moglich. Bei der eingesetzten Sequenz i3t
sich die Diffusionszeit 7 zusammen mit der Mischungszeit Ty iiber einen groflen Bereich
variieren. Die Diffusionswichtung kann bei dieser Sequenz sowohl in Phasenkodierrich-
tung als auch in Ausleserichtung erfolgen, so dafl sich anisotropes Diffusionsverhalten
innerhalb der Schichtebene messen lafit. Um effektive Diffusionskoeffizienten mit hoher
Genauigkeit bestimmen zu kénnen, wurden Bilder mit 9 verschiedenen Diffusionswichtun-
gen b =0, 50,100,150, . ..,400s mm~2 aufgenommen. Der relativ niedrige maximale Wert

79



4 Ortsaufgeloste Zellgrofienmessung

Tabelle 4.2: Sequenzparameter fiir die Ubersichtsaufnahmen und Relaxationsmessungen.

Ubersichtsaufnahmen  Tj-Messung  Th-Messung
Sequenztyp GE IR-SE, EPI MSE
Repetitionszeit Ty 300 ms 5000 ms 1500 ms
Echozeit Tg 8 ms 40 ms 8 ms
Zahl der Spinechos — 1 12
Lénge des EPI-Echozugs — 64 —
Dauer der RF-Pulse 2ms 2ms 2 ms
Auslesebandbreite 100 kHz 200 kHz 100 kHz
Zahl der Mittelungen Ngx 2 2 1
FOV 4x4em*  5x5em? 5 x5em?
Auflésung 256 x 192 128 x 64 128 x 96
Schichtdicke 1,5mm 2mm 2mm
Schichtzahl 1 1 1

Tabelle 4.3: Sequenzparameter fiir die Diffusionsmessungen.

Prézisionsmessung  Zellgrolenmessung

Sequenztyp

Repetitionszeit Ty

Echozeit Tx
Diffusionsgradientendauer §
Dauer der RF-Pulse
Auslesebandbreite

Lénge des EPI-Echozugs
Zahl der Mittelungen Ngx

Zahl der Diffusionswichtungen

Zahl der Diffusionszeiten

FOV
Auflésung
Schichtdicke
Schichtzahl

Diff-STE, EPI Diff-STE, EPI
3000 ms 3000 ms
65 ms 45 ms

4 ms 4 ms

1ms 1ms

200 kHz 200 kHz
64 64

: f

9 9

9 18

5 x 5cm? 5 x 5cm?
128 x 64 128 x 64
2mm 4 mm

1 1

a Die Zahl der Mittelungen Ngx bei den Zellgrolenmessungen lag abhingig von der Diffusionszeit zwi-

schen 2 und 16, siehe Tabelle
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Tabelle 4.4: Sequenzparameter bei verschiedenen Diffusionszeiten 7: Intervall A (siehe
Abbildung [2.16(b)| auf Seite [33), Mischungszeit Ty und Anzahl der Mitte-
lungen Ngx.

Préazisionsmessung ZellgroBlenmessung

A/ms 7/ms Ty/ms  Ngx A/ms 7/ms Ty/ms  Ngx

1 1125 12,58 5,55 2 11,25 12,58 5,55 2
2 16,00 17,33 10,30 2 16,00 17,33 10,30 2
3 6400 6533 5830 2 25,00 26,33 19,30 2
4 144,00 145,33 138,30 2 36,00 37,33 30,30 2
5 256,00 257,33 250,30 2 49,00 50,33 43,30 2
6 400,00 401,33 394,30 2 64,00 65,33 58,30 2
7 576,00 577,33 570,30 2 100,00 101,33 94,30 2
8 784,00 785,33 778,30 2 144,00 145,33 138,30 4
9 1024,00 1025,33 1018,30 2 196,00 197,33 190,30 4
10 11,25 12,58 5,55 2 256,00 257,33 250,30 4
11 324,00 325,33 318,30 4
12 400,00 401,33 394,30 4
13 484,00 485,33 478,30 4
14 576,00 577,33 570,30 4
15 11,25 12,58 5,55 2
16 676,00 677,33 670,30 9
17 784,00 785,33 778,30 9
18 900,00 901,33 894,30 9
19 1024,00 1025,33 1018,30 16
20 11,25 12,58 5,55 2

b = 400smm~2 ergibt sich dabei als Kompromif aus hinreichender Diffusionswichtung
einerseits und moglichst kurzer Diffusionszeit 7 andererseits.

Vor den eigentlichen Messungen zur Zellgroflenbestimmung war zunéchst zu iiber-
priifen, ob die gewihlten experimentellen Methoden die benétigten Daten, also die Ab-
hingigkeit Deg(7), mit hinreichender Genauigkeit und ohne systematische Abweichungen
messen konnen. Dieser Test wurde mit Diffusionsmessungen an einem Wasserphantom
durchgefiihrt; in diesem kénnen die Wassermolekiile frei diffundieren, so dafl es im Ideal-
fall keine Abhéngigkeit des Diffusionskoeffizienten von der Diffusionszeit geben sollte, also
Deg (1) = Dy fiir alle Werte von 7. In Tabelle auf der gegeniiberliegenden Seite sind
in der entsprechenden Spalte die Sequenzparameter fiir diese Testmessungen aufgefiihrt.
Der Prézisionstest wurde mit Diffusionswichtung in Auslese- und in Phasenkodierrich-
tung durchgefiihrt; die dabei benutzten Diffusions- und Mischungszeiten sind im linken
Teil der Tabelle [4.4] angegeben.

Fiir die Diffusionsmessungen zur Zellgroflenbestimmung in biologischem Gewebe wur-
de die gleiche Sequenz wie bei den Prézisionsmessungen eingesetzt, nun aber mit einer
groferen Anzahl verschiedener Diffusionszeiten. Die Sequenzparameter sind ebenfalls in
Tabelle auf der gegeniiberliegenden Seite angegeben, und die variierenden Parameter
wiahrend der Mefreihe sind im rechten Teil der Tabelle aufgefiihrt. Sowohl bei der

81
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Prézisionsiiberpriifung als auch bei der Zellgroflenmessung wurde die Akquisition mit der
geringsten Diffusionszeit am Ende der Mefireihe wiederholt, um so zusétzlich die Stabilitét
der Messung iiberpriifen zu kénnen.

4.3.2 Lichtmikroskopische Messungen

Lichtmikroskopische Bilder wurden von je sechs Regionen in zwei Karottenschnitten auf-
genommen; die Position der Bildausschnitte ist in Abbildung auf der gegeniiberlie-
genden Seite ndherungsweise dargestellt. Beispiele fiir diese mikroskopischen Aufnahmen
zur Zellgrofienmessung sind in Abbildung auf der gegeniiberliegenden Seite gezeigt.
Gut erkennbar ist die Variation der ZellgroBle und der Zellform: Im Zentrum, gezeigt in
Abbildung [4.15h, sind die Zellen bis zu 100 pm grofl und weisen keine Vorzugsrichtung auf.
In einer gewissen Entfernung vom Zentrum werden die Zellen dann deutlich kleiner, wie in
Abbildung zu sehen ist; die Zellgrofien liegen hier nur noch im Bereich um ungefihr
20 pm. Noch weiter vom Zentrum entfernt wéchst dann die durchschnittliche Zellgrofe
wieder auf ungefihr 50 um an (Abbildung [4.15d). Nahe am Rand (Abbildung und
f) weisen die Zellen langgestreckte Formen auf, die tangential ausgerichtet sind.

Genauere Groflenangaben, bestimmt als Mittelwert iiber mehrere Zellen, sind in Ta-
belle aufgefithrt. Die Daten zeigen, daf3 die die Zellgréflen fiir beide untersuchten
Karotten im Rahmen der Mef3genauigkeit iibereinstimmen. Die oben fiir die lichtmikro-
skopischen Aufnahmen beschriebene Variation der Zellgréoflen wird durch die quantitati-
ven Messungen bestétigt. Signifikante Abweichungen der Zellgréflen in horizontaler und
vertikaler Richtung liegen lediglich in der duflersten Schicht (Region f) vor, doch auch
in Region e legen die Daten und die Abbildung noch eine vorherrschend tangentiale
Ausrichtung nahe.

Insgesamt demonstrieren die lichtmikroskopischen Messungen, dafl Karotten mit ihrer
im Querschnitt deutlich variierenden Zellgrofie und der teilweise anisotropen Zellform ein
interessantes Testobjekt fiir MR-tomographische Zellgrélenmessungen sind, an welchem
die verschiedenen Aspekte des Mefverfahrens tiberpriift werden kénnen.

Tabelle 4.5: Lichtmikroskopisch gemessene Zellgréflen in der Karotte. Die Regionen und
die Raumrichtungen beziehen sich auf die sechs Bildausschnitte in Abbil-
dung und auf der gegeniiberliegenden Seite.
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Region Karotte 1 Karotte 2
horizontal vertikal horizontal vertikal

a 88,4+26,5pm 81,9+98pum 86,7+ 194pm 76,9 £254pm
b 62,7+ 19,5pym 89,3+ 18,0pm 66,3+12,5pm 66,8 £ 20,7 pm
C 18,0 £4,4um 19,6 £3,3um  24,3+3,5um 22,44+ 6,31m
d 464+11,5pm  52,4+10,9pm 51,8 +£8,7um 53,5+ 9,81m
e 39,3+4,1pym  47,5+109pm 44,2+10,9pm 56,7+ 18,0 pm
f 25,1+82pm  62,7+17,5pm  229+49pum 58,5+ 10,9 pm




4.3 Experimentelle Anwendung und Ergebnisse

Abbildung 4.15: Beispiele fiir die lichtmikroskopischen Aufnahmen zur Zellgroflenbestim-
mung. Die Ausschnitte von a bis f liegen ungeféhr wie in Abbildung [£.14]
dargestellt ist.
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4.3.3 Ubersichtsaufnahmen und Relaxationsmessungen

Die Bildausschnitte fiir die Relaxationsmessungen und die Zellgrolenmessungen sind auf
den Ubersichtsaufnahmen in Abbildung eingezeichnet. Die T7-Messungen wurde mit
der in Abschnitt beschriebenen Sequenz mit anfinglichem Inversionspuls durchge-
fithrt; die Ergebnisse dieser Messung sind als T-Parameterbild in Abbildung auf der
gegeniiberliegenden Seite gezeigt. Aus dem Parameterbild geht hervor, dafl die Zeitkon-
stanten der longitudinalen Relaxation iiberwiegend zwischen 700 ms und 900 ms variieren,
radialsymmetrisch verteilt und insgesamt recht homogen sind. Die Ortsabhéingigkeit der
Ti-Relaxation korreliert mit der Intensitéit im (7j-gewichteten) Ubersichtsbild: in den
dort hyperintensen Bereichen ist die Relaxationszeit reduziert. Der relative Fehler der
T1-Messung liegt fast iiberall unter 5 %.

Die Ergebnisse der T5-Messung sind als Parameterbild in Abbildung auf der
gegeniiberliegenden Seite dargestellt. Die Werte sind radialsymmetrisch verteilt und liegen
zwischen 70 ms und 200 ms; sie zeigen somit eine deutlich groflere relative Variabilitéit als
bei der T1-Messung. Der relative Fehler der Messung liegt fast iiberall unterhalb von 3 %.

Sowohl die Ti- als auch die T5-Relaxationszeiten liegen somit fiir die Karotte in ver-
gleichbarer Groflenordnung wie die Werte fiir verschiedene Gewebearten des menschlichen
Korpers, die in Tabelle auf Seite [14] angegeben sind. In Bezug auf die Relaxationszei-
ten hat man also mit Karotten ein Modellsystem, welches zum Test des Mef3verfahrens
im Hinblick auf einen spéteren Einsatz in vivo gut geeignet ist.

Abbildung 4.16: Ubersichtsaufnahmen in allen drei Raumebenen fiir die Karottenmes-
sung. Der Bildausschnitt fiir die Relaxationsmessungen ist grau einge-
tragen, fiir die Zellgroflenbestimmung weif3.

4.3.4 Prazisionstests am Wasserphantom

Die MeBreihen zur Uberpriifung der Stabilitit und Genauigkeit der Diffusionsmessun-
gen wurden mit der oben beschriebenen diffusionswichtenden Sequenz durchgefiihrt; die
Ergebnisse sind in Abbildung auf Seite [86] dargestellt. Beide Mefireihen zeigen die
Diffusivitdten von Wasser gemessen bei verschiedenen Diffusionszeiten 7 und weisen nur
sehr geringe Abweichungen des effektiven Diffusionskoeflizienten vom Mittelwert auf; die-
se Abweichungen, also die Kombination aus statistischen und systematischen Fehlern,
sind iiber den gesamten Mefbereich auf ungefihr +0,5 % um den Mittelwert beschrinkt.
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Abbildung 4.17: Parameterbild der longitudinalen Relaxation. Links ist der berechnete
T1-Wert dargestellt; die farbkodierte Skala zeigt nur den auftretenden
Wertebereich und beginnt nicht mit 0. Rechts ist der relative Fehler der
T1-Messung abgebildet.
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Abbildung 4.18: Parameterbild der transversalen Relaxation. Links ist der berechnete
To-Wert dargestellt, die farbkodierte Skala zeigt nur den auftretenden
Wertebereich und beginnt nicht mit 0. Rechts ist der relative Fehler der
Th-Messung abgebildet.

Fiir die kiirzeste Diffusionszeit wurde die Diffusivitdt sowohl am Anfang als auch am En-
de der Mefireihe bestimmt; die &hnlichen Werte zeigen, dafl auch die zeitliche Konstanz
der Meflwerte sehr gut ist.

Dagegen sind die Abweichungen zwischen den beiden Mefireihen mit ungefihr 5%
sehr deutlich. Dies ist vermutlich auf Unterschiede in der Kalibrierung und im Wirbel-
stromverhalten des Gradientensystems fiir die beiden Raumrichtungen zuriickzufiihren.
Zusétzlich mag auch eine geringe thermische Drift die Ergebnisse beeinflufit habenE] Fiir
die Bestimmung der Zellgroflen ist eine solche geringfiigige systematische Abweichung
jedoch unproblematisch, da hier die lokale Form der Funktion Deg(7), insbesondere die

4 Der Unterschied entspriache dabei einer Temperaturdifferenz von 1,8 K, wenn er vollstindig auf den
Temperatureinflu§ zuriickgefithrt wiirde. Es ist allerdings unter den gegebenen experimentellen Um-
stdnden nicht von derartigen Temperaturschwankungen auszugehen.
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Abbildung 4.19: Prézision der Diffusionsmessungen am Wasserphantom bei verschiede-
nen Diffusionszeiten. Aufgetragen sind die MefSpunkte mit Standardab-
weichung fiir die verschiedenen Diffusionszeiten, die Mittelwerte (durch-
gezogenen Linie) und jeweils +1 % Abweichung vom Mittelwert (gepunk-
tete Linie) fiir die zwei Diffusionsrichtungen. Die Abszisse beginnt nicht
bei Null.

Anfangssteigung Sp und das Verhiltnis D, /Dy wichtiger ist als der Absolutwert der
gemessenen Diffusivitat.

4.3.5 Diffusionsmessungen an biologischem Gewebe

Die Diffusionsmessungen zur Zellgréenbestimmung wurden, wie oben beschrieben, mit
jeweils 9 Diffusionswichtungen fiir 18 Diffusionszeiten und in zwei Diffusionsrichtungen
durchgefiihrt. Die Aufnahmedauer fiir den kompletten Datensatz mit allen Diffusionswich-
tungen, -zeiten und -richtungen betrug ungefihr 100 Minuten. Die relativ lange Mefidauer
ist vor allem auf die grofle Zahl der Mittelungen bei langen Diffusionszeiten zuriickzufiih-
ren. Ein Beispiel fiir eine Mefireihe mit konstanter Diffusionszeit und -richtung ist in
Abbildung auf der gegeniiberliegenden Seite gezeigt. Abhéngig von der lokalen ef-
fektiven Diffusivitdt nimmt die Bildintensitdt mit zunehmendem b-Wert ab.

Aus jedem dieser Datensitze 148t sich entweder global fiir das ganze Bild, fiir einzelne
Regionen oder bildpunktweise der zugehorige effektive Diffusionskoeffizient bestimmen.
Fin Indikator fiir die Genauigkeit der Messung ist die Linearitdt der logarithmierten
Bildintensitédten, die benutzt werden, um mittels linearer Regression die Diffusivitdat zu
bestimmen (siehe Abschnitt auf Seite . Dieser Zusammenhang zwischen logarith-
mierter Intensitét und Diffusionswichtung b ist in Abbildung auf Seite 8§ fiir je vier
beispielhaft ausgewihlte Diffusionszeiten in beide Diffusionsrichtungen gezeigt. Die Da-
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Abbildung 4.20: Beispiele fiir diffusionsgewichtete Messungen. Gezeigt ist ein Datensatz
mit 9 dquidistanten b-Werten zwischen 0smm~2 (a) und 400 s mm~2 (j).
Die Diffusionszeit bei dieser Messung betrug 7 = 12,58 ms.

ten weisen eine sehr hohe Linearitéit auf; der Einflufl der eingeschrinkten Diffusion zeigt
sich in der variierenden Geradensteigung, deren Betrag fiir wachsende Diffusionszeiten
abnimmt. In Abbildung [4.5]im Abschnitt ist demonstriert, daf8 der Signalverlauf im
Fall der eingeschrinkten Diffusion fiir grofle b-Werte deutlich vom exponentiellen Verlauf
abweicht. Die Linearitit der Mef3daten zeigt jedoch, dafi die b-Werte hinreichend klein
gewihlt sind und der Signalverlauf im (nahezu) exponentiellen Bereich bleibt.

4.3.6 Auswertung in Bildregionen

Die Zellgroflenbestimmung wurde zunéchst fiir 7 Regionen durchgefiihrt, die in Abbil-
dung auf Seite dargestellt sind. Fiir jede dieser Regionen wurde der effektive
Diffusionskoeffizient Dog(7) in Abhéngigkeit von der Diffusionszeit und fiir beide Diffusi-
onsrichtungen (horizontal und vertikal) bestimmt; an die so erhaltenen Kurven wurde die
vereinfachte Modellfunktion f nach Gleichung angepaflt. Die berechneten effektiven
Diffusivitdten und die angepafiten vereinfachten Modellfunktionen sind in den Abbildun-
gen bis auf den Seiten [90] bis [91] graphisch dargestellt. Diese Kurven zeigen, daf}

87



4 Ortsaufgeloste Zellgrofienmessung
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Abbildung 4.21: Linearitéit der Diffusionsdaten. Gezeigt sind die logarithmierten Intensi-
tatsmittelwerte der Bilder aus Abbildung auf der vorhergehenden
Seite (ohne Hintergrundbereiche). Von oben nach unten sind ansteigende
Diffusionszeiten aufgetragen; die oberen vier Datensétze sind in horizon-
taler Richtung diffusionsgewichtet, die unteren Datensétze in vertikaler
Richtung. Durch die Datenpunkte ist jeweils die mittels linearer Regres-
sion berechnete Gerade gelegt. Die Kurven wurden nach dem Logarith-
mieren vertikal gegeneinander versetzt aufgetragen.

die Modellfunktion mit geeigneten Parametern gut an die Mefidaten angepafit werden
kann.

Der Verlauf der Kurven deutet bereits auf die zugrundeliegenden Zellgréfen hin. Je
grofler der Betrag der Kurvensteigung bei kleinen Diffusionszeiten ist, desto kleiner ist
die ZellgroBe. Kleine Zellen herrschen also in den Regionen 2, 3, 5 und 6 vor, wihrend
besonders in Region 4 die Zellen recht grof} sind.

Vergleicht man die Kurven fiir die beiden Diffusionsrichtungen, so sieht man die
auffilligsten Unterschiede in Region 1 und 7, also nahe am Rand. Der Verlauf der Diffusi-
vitdten in Region 1 bei horizontaler Mefirichtung korrespondiert dabei mit dem Verlauf in
Region 7 bei vertikaler Mefirichtung; ebenso entsprechen sich auch Region 7 (horizontal)
und Region 1 (vertikal). Dies entspricht den Erwartungen bei Messungen in tangential
orientierten Zellen in diesen Regionen, da sowohl die Regionen 1 und 7 wie auch die
Diffusionsrichtungen um 90° gegeneinander rotiert sind.
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Abbildung 4.22: Bildregionen, in denen jeweils ZellgroBenmessung durchgefiihrt wurde.

Tabelle 4.6: Ergebnisse der Zellgroflenbestimmung in den Regionen aus Abbildung
in horizontaler und vertikaler Richtung.

Region

1 2 3 4 5 6 7
horizontal
L/pm 50,4 25,1 26,2 65,9 27,7 31,3 392

Do/um?s™1 1612 1562 1544 1717 1480 1572 1608
P/pm~! 0,044 0,024 0,003 0,009 0,010 0,010 0,020

vertikal

L/pm 35,8 296 283 70,2 247 35,8 52,7

Do/pm25_1 1619 1541 1536 1688 1436 1479 1587
P/pm_1 0,028 0,021 0,004 0,009 0,006 0,014 0,038

Die quantitativ bestimmten Modellparameter fiir alle 7 Regionen sind in Tabelle
aufgefiihrt. Die berechneten Zellgroflen liegen zwischen ungefdhr 25 pm in den Regionen 2,
3,5, 6 und 70 pm im Zentrum. Die grofiten Differenzen zwischen den beiden Diffusions-
richtungen treten in den Randregionen 1 und 7 auf. Insgesamt stimmen die Zellgréflen gut
mit den mikroskopisch bestimmten Gréfien aus Tabelle auf Seite [82] iiberein. Durch
die recht groflen Regionen muf} mit einer Mittelung der MR-technisch bestimmten Groéflen
gerechnet werden, so dafl zum Beispiel die gemittelte Zellgrofie in Region 4 (Zentrum)
kleiner ist als bei der mikroskopischen Bestimmung fiir die wesentlich kleinere Region a.
Ebenso ist auch das Verhéltnis von vertikaler zu horizontaler Grofle etwa in Region 1
geringer als bei der optischen Messung in Region f, da letztere einen deutlich kleineren
und randnéheren Bereich umfaflt.

Die berechneten Diffusivititen Dy liegen alle relativ homogen um 1600 pm?s~!; diese
Unabhéngigkeit vom Mefort entspricht der Annahme, dafl die freie Diffusivitdt des Was-
sers nicht von der lokalen Struktur des Gewebes abhéngt. Allerdings ist der Wert deutlich
geringer als die freie Diffusivitit des Wassers bei Raumtemperatur (D & 2000 pm?s~1);

?
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Abbildung 4.23: Effektive Diffusivitit in horizontaler Richtung (Ausleserichtung) in den
Regionen 1 bis 4 (vergleiche Abbildung [4.22)). Durchgezogen eingezeich-
net ist die angepafite Modellfunktion zu den jeweiligen MeB3punkten.

Dest o Region 7
pm?2s—1 1600 | + x Region 6
o Region 5
1400 Q + Region 4
1200 1 o

1000

800 r

600

400 [

200

O L L L L L \/?
0,0 0,2 0,4 0,6 0,8 1,0 s

Abbildung 4.24: Effektive Diffusivitit in horizontaler Richtung (Ausleserichtung) in den
Regionen 4 bis 7 (vergleiche Abbildung [4.22)). Durchgezogen eingezeich-
net ist die angepafite Modellfunktion zu den jeweiligen Mefipunkten.
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Abbildung 4.25: Effektive Diffusivitdt in vertikaler Richtung (Phasenkodierrichtung) in
den Regionen 1 bis 4 (vergleiche Abbildung [4.22). Durchgezogen einge-
zeichnet ist die angepafite Modellfunktion zu den jeweiligen MefSpunkten.
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Abbildung 4.26: Effektive Diffusivitit in vertikaler Richtung (Phasenkodierrichtung) in
den Regionen 4 bis 7 (vergleiche Abbildung [4.22). Durchgezogen einge-
zeichnet ist die angepafite Modellfunktion zu den jeweiligen Mefpunkten.

91



4 Ortsaufgeloste Zellgrofienmessung

dies ist eventuell auf weitere Diffusionshindernisse im subzelluldren Mafistab, etwa durch
Zellorganellen oder Makromolekiile, zuriickzufithren. Die berechneten Permeabilitdten un-
terscheiden sich deutlich im zentralen Bereich (Regionen 3 bis 5) und im randnahen
Bereich; letzterer weist eine hoherer Permeabilitéit auf. Vergleichswerte fiir die Permeabi-
litdten, die mit alternativen Methoden gemessen sind, liegen nicht vor.

4.3.7 Ortsaufgeloste Bestimmung der ZellgroBe

Analog zu den Berechnungen fiir verschiedene Regionen wurden die Modellparameter
auch bildpunktweise bestimmt. Zu diesem Zweck wurden zunéchst Parameterbilder der
effektiven Diffusivitét fiir alle Diffusionszeiten berechnet; Beispiele dafiir sind in Abbil-
dung auf der gegeniiberliegenden Seite gezeigt. Die Daten in dieser Abbildung ent-
sprechen den MefBwerten aus den Abbildungen und wie dort auch nimmt der
effektive Diffusionskoeffizient mit anwachsender Diffusionszeit ab.

Aus der ortsabhiingigen Funktion Deg(7; 2, y) wurden nun bildpunktweise die Modell-
parameter Dy, L und P bestimmt. Die Ergebnisse dieser Rechnung sind in Abbildung[4.2§]
auf Seite [04] gezeigt. Parameterbilder der freien Diffusivitéit Dy sind in den Abbildun-
gen und b dargestellt. Die Variation in diesen Bildern ist relativ gering: Die Werte
schwanken zwischen ungefihr 1300 pm?s~! und 1700 pm?s~!, liegen aber iiberwiegend um
1600 pm?s~!. Diese Ergebnisse stimmen mit den Werten iiberein, die im Abschnitt
fiir einzelne Regionen bestimmt wurden.

Die ZellgroBenverteilung, gezeigt in den Abbildungen und d, weist deutlich gro-
Bere Schwankungen auf. Die Werte liegen zwischen iiber 80pm in Zentrumsnihe und
unter 20 pm in der Mitte zwischen Zentrum und Rand. Insgesamt stimmen die Werte
sehr gut mit den Ergebnissen aus den lichtmikroskopischen Messungen in Tabelle auf
Seite [82] iiberein. Eine Richtungsabhingigkeit der Zellgroflen ist besonders in Randnéhe
zu erkennen: In horizontaler Mefirichtung (Abbildung |4.28c) sind die Werte an Ober-
und Unterkante des Schnittbildes vergroBert, wihrend in vertikaler Mefirichtung (Abbil-
dung [4.28d) die Werte links und rechts erhoht sind. Dieses Ergebnis ist konsistent mit
der lichtmikroskopisch gemessenen tangentialen Ausrichtung der Zellen in Randnéhe.

Die berechneten Permeabilitiiten zeigen ebenfalls sehr grofle ortsabhingige Unter-
schiede; im Zentrum ist die Permeabilitat deutlich geringer als in den anderen Bereichen.
Ahnlich wie bei den ZellgroBen ist auch bei der Permeabilitit eine gewisse Anisotropie
zu erkennen: In Randnéhe verhalten sich die Permeabilititen diesbeziiglich ganz dhnlich
wie die Zellgrofien.

Um die Richtungsabhéngigkeit und somit die Anisotropie der Modellparameter klarer
darzustellen, wurden aus den Parameterbildern beider Mefirichtungen jeweils Differenzbil-
der berechnet; diese sind in Abbildung[4.29] auf Seite[95| gezeigt. Die Anisotropie der freien
Diffusivitét ist demnach sehr gering, insbesondere die relative Differenz bleibt iiberall sehr
nahe bei Null.

Sehr deutlich wird dagegen die Anisotropie der Zellgréfe in den Abbildungen [4.29¢
und d. Am Rand und stellenweise auch in unmittelbarer Ndhe des Zentrums sind die
ZellgroBen in tangentialer Richtung um bis zu 20pm grofler als in radialer Richtung.
Gerade umgekehrte Verhéltnisse findet man in einem dazwischenliegenden ringférmigen
Gebiet, in dem die Zellen folglich radial orientiert sind. Diese Ergebnisse stimmen fiir
den Randbereich prinzipiell gut mit den lichtmikroskopischen Messungen iiberein. Die
mikroskopisch beobachtete noch stéirkere Anisotropie ist auf einen sehr schmalen Bereich
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Abbildung 4.27: Parameterbilder der effektiven Diffusivitit Deg (ADC-Maps) fiir alle Dif-
fusionszeiten von 12,58 ms bis 1025,33 ms (vergleiche Tabelle auf Sei-
te und Diffusionswichtung in horizontaler Richtung. Die Diffusions-
zeit nimmt von links nach rechts und von oben nach unten zu.

direkt am Rand beschrinkt; diese Randregion gibt wegen ihres geringen Wassergehalts zu
wenig MR-Signal ab, als dafl eine Zellgroenmessung dort noch zuverldssig durchgefiihrt
werden konnte. Randbereiche mit unzureichender Signalstérke wurden bei der Auswahl
des Bildausschnitts, fiir den die Parameterbilder berechnet wurden, nicht mehr beriick-
sichtigt. Die Anisotropie in den anderen Bereichen liegt lediglich bei maximal 20 % und
somit unterhalb der Mefigenauigkeit der mikroskopischen Vergleichsmessungen.

Die Richtungsabhéngigkeit der Permeabilitit korrespondiert mit derjenigen der Zell-
grofle. Die sehr viel stirkeren Schwankungen der relativen Differenz in Abbildung
sind auf die nahe bei Null liegenden Absolutwerte zuriickzufiihren, die statistische Fehler
bei der Differenzberechnung stark vergrofiern.
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Abbildung 4.28: Parameterbilder der berechneten Modellparameter Dy, L und P: links
(a, ¢, e) fiir horizontale Mefirichtung und rechts (b, d, f) fiir vertikale
MeBrichtung.
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Abbildung 4.29: Absolute (a, c, e) und relative (b, d, f) Differenzbilder der Modellpa-
rameter Dy, L und P beider Mefirichtungen. Die relative Differenz der
GroBlen ist hier als (Anor — Aver)/(Anor + Aver) definiert.
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4.4 Diskussion
4.4.1 Mathematisches Modell

Das mathematische Modell, welches den Simulationsrechnungen und den Zellgré68enmes-
sungen zugrunde liegt, geht auf Uberlegungen von Tanner und Stejskal| (1968) sowie von
Tanner| (1978)) zuriick; die hier benutzte Form des Modells wurde von Powles u. a.| (1992)
beschrieben und ist in Gleichung angegeben. Im Gegensatz zu fritheren Modellen
geht hier die realistische Annahme ein, dafi die Zellwénde wasserdurchléssig sind, also eine
von Null verschiedene Permeabilitét haben. Die oben vorgestellten Ergebnisse zeigen, dafl
diese Annahme zur Beschreibung der Daten notwendig ist; die Mefiwerte in den Abbildun-
gen bis auf den Seiten [90] bis [91] weisen von Null verschiedene Grenzwerte Do,
auf, die auf die Durchléssigkeit der Zellwénde zuriickzufiihren sind.

Da dieses mathematische Modell, wie auch die fritheren Modelle von [Tanner, sehr
aufwendig zu berechnen ist, muf} ein vereinfachtes Verfahren eingesetzt werden, um die
Modellparameter aus den Meflwerten zu bestimmen. [Tanner| hat [1978| zu diesem Zweck
die drei Parameter Dy, Do und 71,5 aus den MeBidaten bestimmt, aus welchen er dann
wiederum die Zellgréfe L und die Permeabilitdt P abgeleitet hat. Er geht in seinen Ver-
Offentlichungen allerdings nicht darauf ein, welches Verfahren er einsetzt, um die Gréfien
Dy, Do und 7 /o moglichst zuverléssig aus den MeBdaten zu bestimmen.

Trotz der seit dieser Zeit wesentlich gestiegenen Leistung verfiigbarer Rechnersysteme
ist auch heute noch die exakte Berechnung der effektiven Diffusionskoeffizienten iiber
Gleichung zu aufwendig, um sie zur Anpassung der gesuchten Parameter an die
Mefidaten zu benutzen. Mit optimierten Algorithmen mag dies zwar fiir die Berechnung
der gemittelten Parameter einer Region moglich sein, will man aber ganze Parameterbilder
mit vielen Tausend Bildpunkten berechnen, so ist die Rechenzeit dafiir nicht akzeptabel.
Deshalb geht auch die in dieser Arbeit beschriebene Methode zur Zellgréfienbestimmung
den Umweg iiber die Bestimmung der asymptotischen Diffusivititen Dy und Do, und
der Anfangssteigung Sp der Kurve Deg (/7). Das vorgeschlagene Verfahren, diese drei
Groflen tiber eine vereinfachte Modellfunktion zu bestimmen, hat den Vorteil, dafl bei der
Anpassung der Modellfunktion an die Mefldaten alle Me3werte beriicksichtigt werden. Die
Zuverléssigkeit der so bestimmten Werte Dy, Do, und Sp steigt also mit der Gesamtzahl
der Mef3punkte 7 an. Auflerdem ist es mit dieser extrapolierenden Modellfunktion méglich,
die Werte Dy, Dy, und Sp auch dann zu bestimmen, wenn der Bereich der gemessenen
Diffusionszeiten 7 nicht so umfassend ist, dafl sich Dy und D, direkt aus den Mefldaten
ablesen lassen.

Die Ergebnisse in Tabelle .6] auf Seite 89 und die Parameterbilder auf Seite
belegen, daf3 dieses Verfahren fiir die Zellgréfen in Karotten Ergebnis liefert, die sehr gut
mit den lichtmikroskopischen Messungen geméfl Tabelle auf Seite[82] iibereinstimmen.
Derartige ortsaufgelosten Abbildungen der Zellgrofle aus dem Inneren von biologischem
Gewebe sind mit den Parameterbildern [£.2§] erstmals berechnet worden.

Geht man davon aus, dafl die Rechenleistung verfiigbarer Computer in Zukunft weiter-
hin so anwéchst wie bisher, so wird es sicherlich bald méglich werden, mit zeitoptimierten
Algorithmen eine exakt berechnete Kurve Deg(7; Dy, L, P) an die Mefidaten anzupassen
und so den Umweg iiber die vereinfachte Modellfunktion zu sparen. Bis dahin bietet die
hier beschriebene Methode aber eine Moglichkeit, die Zellgréfe in vertretbarer Rechenzeit
bildpunktweise zu bestimmen.
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Ein anderer Ansatz, der hiufig zur Abschitzung von Zellgroflen eingesetzt wurde,
nutzt dazu die Diffusionsstrecke © = /nDog7. Uber die Wahl des Faktors n besteht je-
doch keine Einigkeit, Werte zwischen 2 und 12 finden sich in der Literatur (Callaghan
1991; Knauss u. a./[1996| (1999; /Anderson u. a.|[1996; |Pfeuffer u. a.[|{1998b\ a)); gelegentlich
wird die Diffusionsstrecke auch iiber die freie Diffusivitit Dy anstelle von D.g berech-
net (Anisimov u.a./[1998]). Alle diese Anwendungen fithren aber nur dann zu einer von
der Diffusionszeit unabhéngigen Zellgrofle, wenn die Permeabilitit der Zellwéinde Null
ist, andernfalls wéchst die Diffusionsstrecke mit der Diffusionszeit unbeschréinkt an. Des-
halb ist dieses Vorgehen nur in bestimmten Spezialfillen mit undurchlissigen Zellwidnden
anwendbar und kann sonst lediglich Néherungswerte fiir die Zellgrofle liefern.

Ebenfalls auf die Diffusionsstrecke x fiihrt der Ansatz iiber g-Raum-Messungen, aus
denen sich durch Fouriertransformation die Wahrscheinlichkeitsverteilung p(x, 7) berech-
nen laBt. Damit ergeben sich auch dhnliche Nachteile wie oben beschrieben, wenn die
Zellmembranen nicht undurchléssig sind. Eine unmittelbare Zellgroflenbestimmung ist in
diesem Fall nicht moglich, stattdessen ist die Anpassung eines mathematischen Modells
an diese Wahrscheinlichkeitsverteilung erforderlich; dies konnte prinzipiell mit den in Ab-
bildung auf Seite [67] gezeigten Daten erfolgen. Bisher ist eine Zellgroenanalyse auf
diese Weise noch nicht durchgefiithrt worden, allerdings berechneten |Assaf u.a. (2000)
ortsaufgeloste Parameterbilder der Wahrscheinlichkeitsverteilung p(x, 7).

4.4.2 Experimentelle Methode

Grundlage der ZellgroBenbestimmung mit Mitteln der MRT ist die Akquisition einer Se-
rie von diffusionsgewichteten Bildern {iber einen groflen Bereich von Diffusionszeiten 7.
Prinzipiell lassen sich dazu beide im Abschnitt auf Seite [32] beschriebenen Sequenz-
typen (basierend auf der Aufnahme von Spinechos beziehungsweise stimulierten Echos)
einsetzen. In beiden Fillen ist das Vorgehen dhnlich, um sehr kurze Diffusionszeiten zur
erzielen: Die Diffusionsgradienten selbst miissen moglichst kurz und stark sein und das
Intervall zwischen den Diffusionsgradienten mufi minimiert werden. Letzteres bedeutet,
daB} die eingestrahlten RF-Pulse ebenfalls sehr kurz sein sollten. Abhéngig von den Re-
laxationszeiten der untersuchten Probe und den benétigten Diffusionszeiten weisen beide
Verfahren Vor- und Nachteile auf.

Spinecho

Bei diffusionswichtenden Sequenzen mit Spinecho (Abbildung[2.16(a)| auf Seite [33)) ist die
maximale Diffusionszeit durch die T>-Relaxation limitiert, da die Echozeit T lénger als
die Summe A + §, insbesondere also langer als die Diffusionszeit 7 gewédhlt werden mu$.
Typische T»-Zeiten in biologischem Gewebe liegen zwischen 30 ms und 300 ms, so daf auch
die maximale Diffusionszeit in dieser Groflenordnung liegen muf}. Bei langeren Echozeiten
wird das Signal zum Zeitpunkt der Auslese durch den exponentiellen Zerfall zu schwach;
indem man viele Akquisitionen mittelt, 148t sich das SNR zwar wieder verbessern, jedoch
steigt dabei die Mefzeit quadratisch mit der Erh6hung des SNRs.

Will man die Spinechosequenz bei verschiedenen Diffusionszeiten einsetzen, so hat
man die Moglichkeit, entweder die Echozeit immer minimal zu halten, sie also mit der
Diffusionszeit im Laufe der Mefreihe ansteigen zu lassen, oder die Echozeit konstant,
an die maximale Diffusionszeit angepafit, zu wéhlen. Das erste Verfahren bietet immer
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das maximal mogliche Verhéltnis von Signal zu Rauschen, aber durch die variierende
Echozeit konnen systematische Fehler der gemessenen effektiven Diffusivitdt auftreten.
So ist es beispielsweise moglich, dal in biologischem Gewebe Wassermolekiile in unter-
schiedlichen mikroskopischen Umgebungen verschiedene transversale Relaxationszeiten
und gleichzeitig verschiedene Diffusionskoeffizienten aufweisen. Andert man nun wihrend
der Diffusionsmessung die Echozeit, so verschiebt man die Gewichtung zwischen diesen
Wassermolekiilbestdnden und miBt deshalb scheinbar eine Anderung der Diffusivitit mit
der Diffusionszeit. Dieser Effekt ist jedoch vollig unabhéngig von der eingeschrankten
Diffusion, die eigentlich untersucht werden sollte.

Es ist deshalb empfehlenswert, in einer Mefireihe iiber verschiedene Diffusionszeiten
eine einheitliche Echozeit Ty zu wihlen und lediglich den zeitlichen Abstand und die
Stérke der Diffusionsgradienten zu variieren. Auf diese Weise lassen sich systematische
Fehler bei der Bestimmung der effektiven Diffusionskoeffizienten ausschlieflen; ein Nachteil
ist jedoch das reduzierte SNR bei kleinen Diffusionszeiten, welches durch Mittelung vieler
Akquisitionen kompensiert werden mufl und somit lédngere Mefzeiten erfordert.

Stimuliertes Echo

Bei diffusionswichtenden Sequenzen mit stimulierten Echo (Abbildung auf Sei-
te ist die maximale Diffusionszeit durch die Summe von T7- und T5-Relaxation limi-
tiert. In biologischem Gewebe mit typischen longitudinalen Relaxationszeiten zwischen
500ms und 1000 ms kénnen daher mit diesem Sequenztyp deutlich ldngere Diffusions-
zeiten gemessen werden als mit der Spinechosequenz. Wahrend bei letzterer jedoch nur
ein RF-Puls zwischen den Diffusionsgradienten liegt, sind zur Erzeugung des stimulierten
Echos zwei RF-Pulse erforderlich; daher sind die minimalen Diffusionszeiten geringfiigig
lénger.

Im Gegensatz zur Spinechosequenz, bei der sich Echozeit T und Diffusionszeit 7 un-
abhéngig voneinander wihlen lassen, solange 7 < Tx gilt, mufl die Mischungszeit Ty
abhingig von der Diffusionszeit geindert werden, da hier Ty < 7 < Ty + Tg gilt. Um
einen groflen Bereich von Diffusionszeiten 7 abdecken zu kénnen, ohne Ty zu variieren,
miifite also Tyr sehr klein gewahlt werden, wodurch sich die Vorteile des stimulierten
Echos nicht mehr nutzen lieBen. Durch die Anderung von Ty withrend der Mefireihe ent-
stehen dhnliche Probleme, wie sie oben fiir die Spinechosequenz mit variierender Echozeit
beschrieben wurde, die sich aber in diesem Fall nicht umgehen lassen. Eine von [Knauss
u.a. (1999) vorgeschlagene Pulssequenz kombiniert einen initialen 180°-Inversionspuls
mit der Auslese des stimulierten Echos, um so die T}-Relaxation fiir verschiedene Mi-
schungszeiten konstant zu halten. Eine genauere Analyse dieser Sequenz zeigt jedoch,
daf} dies nicht fiir Systeme mit verschiedenen longitudinalen Relaxationszeiten (also zum
Beispiel fiir biologisches Gewebe) funktioniert, da die Intensitéit in der Mischungszeit mit
exp(—Twm/T1) gegen Null geht, wihrend im Inversionsintervall die Intensitdt den Ver-
lauf 1 — 2 exp(—T71/T}) und somit einen Nulldurchgang hat (vergleiche Abbildung auf
Seite [21)).

Eine diffusionswichtende Sequenz, die das stimulierte Echo ausliest, ist also vorzugs-
weise dann einzusetzen, wenn lange Diffusionszeiten erforderlich sind und keine getrennten
Spinpopulationen vorliegen, die sich in ihrer T;-Relaxationszeit und gleichzeitig auch in
ihrer Diffusivitdt unterscheiden. Diese letzte Forderung ist leider kaum im unabhéngigen
Experiment zu tiberpriifen.
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Bei den hier beschriebenen Messungen an Karotten wurde eine Sequenz mit Anregung
des stimulierten Echos eingesetzt, weil die lichtmikroskopischen Messungen auf relativ
grofle Zellen hindeuteten. Eine grobe Abschéitzung der erforderlichen Diffusionzeiten iiber
die Beziehung L < /2Dy fiihrt mit L ~ 50 pm und Dy ~ 2000 pm?s~! zu 7 > 625 ms.
Diese Diffusionszeit liegt deutlich iiber den gemessenen T5-Relaxationszeiten zwischen
70ms und 200 ms, so dafl eine Spinechosequenz fiir die Messungen nicht mehr in Frage
kommt. Die Ergebnisse der Messungen zeigen, daf die MefSkurven in den Abbildungen [4.23]
bis auf den Seiten [90] bis[91] sehr gut mit der Theorie fiir die eingeschriinkte Diffusion
iibereinstimmen, so dafl die oben beschriebenen systematischen Fehler durch unterschied-
liche Spinpopulationen wohl vernachléssigbar sind. In der eingesetzten Diffusionssequenz
konnte wegen des leistungsfihigen Gradientensystems die Dauer der Diffusionsgradienten
auf 4 ms beschriankt werden. Die Léange der eingestrahlten RF-Pulse wurde verglichen mit
den Standardanwendungen von 2ms auf 1ms reduziert. Auf diese Weise konnten mini-
male Diffusionszeiten von 12,58 ms bei einer Diffusionswichtung von maximal 400 s mm ™2
erzielt werden.

Der Einsatz einer Sequenz mit Spinechoauslese empfiehlt sich, wenn die untersuchten
ZellgroBen noch kleiner als in der Karotte sind. Mit Zellgréflen um 20 pm ergibt die oben
aufgefithrte Berechnung benétigte Diffusionszeiten 7 2 100 ms. In dieser Groflenordnung
168t sich die Spinechosequenz noch sehr gut einsetzen und hat neben konstanten Zeit-
parametern auch den Vorteil, daf sich kiirzere minimale Diffusionszeit im Bereich um
7 < 10 ms erzielen lassen.

Sind in derartigen Systemen mit relativ kleinen Zellgréfien noch geringere Diffusions-
zeiten erforderlich, so kann man dies erreichen, indem man verdnderte Anordnungen der
Diffusionsgradienten und der RF-Pulse benutzt. Bipolare Diffusionsgradienten lassen sich
unmittelbar, das heifit ohne trennende RF-Pulse aneinandersetzen und eventuell mehr-
fach wiederholen, um so — bei sehr kurzen Diffusionszeiten — die Diffusionswichtung zu
erhohen. Prinzipiell ist es auch moglich, in einer Mefireihe iiber einen grofien Bereich von
Diffusionszeiten verschieden Mefiverfahren, wie (multiple) bipolare Diffusionsgradienten,
Spinechosequenzen und Sequenzen mit stimuliertem Echo zu kombinieren. Dabei tritt je-
doch die Schwierigkeit auf, dal die verschiedenen Verfahren sehr exakt kalibriert werden
miissen, um konsistente Daten zu liefern; andernfalls kénnen beim Ubergang von einer
Methode zur anderen Spriinge in den Mefwerten auftreten. Aus diesem Grund wurde bei
den hier durchgefiihrten Messungen iiber den gesamten Mef3bereiche nur ein Meflverfahren
eingesetzt.

4.4.3 Anwendbarkeit auf biologische Systeme

Das zur Zellgroflenbestimmung eingesetzte mathematische Modell enthélt eine Reihe
deutlicher Vereinfachungen, um den Rechenaufwand nicht iiberméflig ansteigen zu las-
sen. So handelt es sich zum Beispiel um ein eindimensionales Modell, mit dem jedoch
Mefldaten aus dreidimensionalen Zellverbiinden analysiert werden. Dadurch kommt es zu
Abweichungen zwischen Modell und dem untersuchten Objekt, deren Gréfie unter ande-
rem von der Form und der Ausrichtung der Zellen abhéngt.

Das eindimensionale Modell korrespondiert insofern gut mit dem Mefiverfahren, als
dafl mit diesem die Diffusion, also die Ortsverinderung der Wassermolekiile, auch nur
in eine Richtung gemessen wird. Geht man von quaderférmigen Zellen aus, die mit ei-
ner Achse in die Diffusionsmefirichtung orientiert sind, so entspricht die durchgefiihrte
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4 Ortsaufgeloste Zellgrofienmessung

Messung tatséchlich genau einer eindimensionalen Messung in einem System permeabler
Membranen, deren Abstand der Zellgréfle in Mefirichtung entspricht. Derartige Zellen
kénnte man mit dem beschriebenen Verfahren und Messungen in drei orthogonale Raum-
richtungen exakt ausmessen. Erste Schwierigkeiten bei der Interpretation der Mefldaten
entstehen jedoch schon, wenn die quaderférmigen Zellen nicht parallel zur Mefirichtung
orientiert sind, da dann die freie Diffusionsstrecke parallel zur Mefirichtung innerhalb der
Zelle davon abhéngt, wo in der Zelle sie bestimmt wird.

Ebenfalls keine einheitliche Zellgrofle in Mefirichtung, sondern eine kontinuierliche
Verteilung von freien Diffusionsstrecken liegt bei abgerundeten Ecken oder — im Extrem-
fall — kugelférmigen Zellen vor. Bei solchen Zellformen treffen viele Molekiile frither auf
die Zellwéinde als in parallel zur Mefirichtung ausgerichteten quaderférmigen Zellen glei-
chen Durchmessers; die aus den Me3werten berechneten Zellgroflen werden deshalb sy-
stematisch zu klein erscheinen. Fiir kugelférmige Zellen kann man einen Korrekturfaktor
abschétzen, indem man die mittlere Hohe einer Halbkugel mit ihrem Radius R vergleicht.
Diese mittlere Hohe ist %R, so dafl die berechneten Zellgroflen mit % zu multiplizieren
wéren, um den Kugeldurchmesser zu erhalten.

Die lichtmikroskopischen Aufnahmen in Abbildung auf Seite [R3] zeigen, dafl die
Zellen im untersuchten Gewebe meist unregelméflig geformt sind und weder kugelférmig
noch genau quaderformig sind. Mit einer gewissen systematischen Abweichung in der be-
rechneten Zellgrofle mufl also gerechnet werden, diese sollte jedoch geringer sein als der
Faktor % fiir kugelférmige Zellen. Der Vergleich der Zellgréflen in Abbildung auf Sei-
te|94| und in Tabelle [4.5auf Seite [82|zeigt eine sehr gute Ubereinstimmung beider Gréfen;
geringfiigig zu kleine ZellgroBen in den MR-Messungen sind moglich, aber aufgrund der
recht hohen Standardabweichungen der lichtmikroskopischen Messungen nicht eindeutig
nachzuweisen.

Ein weiteres Problem, welches bei nicht-quaderférmigen Zellen auftreten kann, sind
Volumenanteile auerhalb des Zellinnenraums; das heifft, man mufl Intra- und Extrazel-
lularraum unterscheiden. Die Aufnahmen in Abbildung zeigen, dafl in den unter-
suchten Karotten die Zellen nahezu vollstdndig das Volumen ausfiillen und der Extrazel-
lularraum vernachléssigt werden kann. Dies ist jedoch zum Beispiel nicht mehr der Fall
in tierischem Hirngewebe, in welchem signifikante Anteile des Wassers, und somit der
signalgebenden Protonen, auflerhalb der Zellen vorkommen. Die Strecken, die Molekii-
le ungehindert durch Zellwidnde diffundieren kénnen, unterscheiden sich im allgemeinen
fiir intra- und extrazelluldres Wasser, so daf3 die Mef3daten schwieriger zu interpretieren
werden, da in ihnen beide Anteile iiberlagert sind. Je nach geometrischer Anordnung der
Zellen kann die Diffusion fiir das extrazellulidre Wasser fast vollsténdig uneingeschrankt
sein. Zusétzlich erschwerend kann hinzukommen, daf} sich die freien Diffusivitdten Dy in
Intra- und Extrazellularraum unterscheiden, beispielsweise durch Zellorganellen oder Ma-
kromolekiile innerhalb der Zellen. Auch verschiedene Relaxationszeiten kénnen fiir intra-
und extrazelluldres Wasser auftreten.

Um einige oder alle derartige Faktoren beriicksichtigen zu kénnen, sind wesentlich auf-
wendigere mathematische Modelle als das hier benutzte erforderlich. Ein erster Schritt
konnte in einem eindimensionalen Modell zwei alternierende Wasserkompartimente be-
schreiben, die sich in Diffusivitit, Relaxation und Grofle unterscheiden. Um die Zellformen
und komplexere geometrische Strukturen von intra- und extrazellulirem Raum zu model-
lieren, wiren mindestens zweidimensionale Modelle erforderlich. In die gleiche Richtung
mufl das Modell erweitert werden, um komplexere Systeme zu beschreiben, die verschie-

100



4.4 Diskussion

dene Zellarten enthalten, welche sich zum Beispiel in der Grofle oder in der Permeabilitéit
der Zellwande unterscheiden.

Es ist auf Grundlage der bisherigen Messungen noch nicht abzusehen, wieviele In-
formationen und Modellparameter aus den hier benutzten Meflkurven Deg(7) bestimmt
werden konnen. Vermutlich miissen aber mit zunehmender Anzahl der Modellparame-
ter auch weitere Mefiparameter gefunden werden. Beispielsweise kénnten Messungen mit
Spinechosequenzen bei verschiedenen Echozeiten wiederholt werden, oder es kénnten cg-,
ct- und cb-Experimente durchgefithrt werden, aus deren gemeinsamer Auswertung die
Modellparameter gewonnen werden. Bei einer grofieren Anzahl von Modell- und Mef8-
parametern wichst jedoch auch die Mefzeit weiter an. Fiir eine Anwendung in vivo ist
daher die Beschrankung auf ein einfacheres Modell, welches weniger Messungen erfordert,
vorzuziehen.

Solche In-vivo-Messungen am Tier wiren der néchste Schritt, um die Anwendungsge-
biete der Mefimethode zu erweitern. Ob dies mit dem einfachen mathematischen Modell,
welches fiir die oben beschriebenen Messungen eingesetzt wurde, moglich ist, wird sich im
Experiment zeigen miissen. Da typische Hirnzellen deutlich kleiner sind als die untersuch-
ten Pflanzenzellen, sind auch weniger lange Diffusionszeiten fiir die Zellgré68enmessung
erforderlich. Fiir derartige Messungen bietet sich also der Einsatz von Spinechosequen-
zen an. Im Gegensatz zu Pflanzenmessungen mufl jedoch bei Messungen am Tier mit
Bewegungen durch Herzschlag und Atmung gerechnet werden. Dies bedeutet, daf} eine
Verbesserung des SNRs durch die Mittelung der komplexen Daten nicht ldnger moglich
ist; stattdessen konnen die Betragsdaten gemittelt und eines der in Kapitel |3| beschriebe-
nen Korrekturverfahren eingesetzt werden.

Bei In-vivo-Messungen an Tieren oder an Menschen ist die Gesamtmefidauer ein li-
mitierender Faktor. Die in dieser Arbeit beschriebenen Messungen sind mit ungefihr
100 Minuten sehr lang, enthalten jedoch noch verschiedene Ansatzpunkte, um die Me83-
dauer zu verringern. Zunéchst einmal ist die Anzahl der Mittelungen moglichst gering zu
wéhlen, so daf} sich ein gerade noch ausreichendes SNR ergibt. Die Repetitionszeit kann,
allerdings ebenfalls auf Kosten des SNRs, reduziert werden. Eine exakte Bestimmung der
effektiven Diffusionskoeffizienten ist auch mit weniger als 9 Diffusionswichtungen mog-
lich; die optimale Kombination aus Repetitionszeit und der Anzahl der Mittelungen und
Diffusionswichtungen mufl experimentell ermittelt werden. Auch die Zahl der verschie-
denen Diffusionszeiten 7, fiir welche die effektiven Diffusivititen bestimmt werden, kann
reduziert werden. Zu beachten ist dabei, daf3 einerseits hinreichend viele kurze Diffusions-
zeiten gemessen werden, um Dy und die Anfangssteigung Sp ermitteln zu kénnen, und
andererseits auch einige lange Diffusionszeiten zur Bestimmung von D., im Mefproto-
koll enthalten sind. Fiir mittlere Diffusionszeiten sind dagegen vermutlich weniger dicht
liegende Meflpunkte ausreichend. Optimiert man alle diese Parameter im Hinblick auf
die MeBzeit, so sollte sich die Medauer fiir Tiermessungen auf weniger als 30 Minuten
reduzieren lassen.

Derartige Tierexperimente wéren von grundlegendem Interesse in der Medizin und
Biologie, weil damit nicht-invasiv und ohne Nebenwirkungen die Zellgréflen im Inneren
des Organismus gemessen werden konnten. Auflerdem bieten sich diese Messungen an, um
zum Beispiel die zytotoxischen Effekte bei Ischiéimien, also Zellschwellungen oder Ande-
rungen der Zellmembranpermeabilitéit, im Tiermodell genauer zu untersuchen. Schliefllich
konnen mit diesen Messungen weitere Informationen iiber die Eigenschaften der effektiven
Diffusivitédt in biologischem Gewebe gewonnen werden. Bis heute sind viele Eigenschaf-
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ten der Selbstdiffusion des Wassers im Gewebe zwar bekannt, aber der Zusammenhang
zwischen der freien Diffusivitit von Wassermolekiilen, den vielfiltigen Gewebeeigenschaf-
ten und den gemessenen effektiven Diffusionskoeffizienten im Gewebe ist erst ansatzweise
erforscht.
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Mit Magnetresonanzexperimenten lassen sich spektroskopisch oder ortsaufgelost zahl-
reiche physikalische, chemische oder physiologische Parameter messen. Eines von vielen
MeBverfahren auf der Grundlage der nuklearen Magnetresonanz (MR) ist die diffusi-
onsgewichtete MR-Messung. Diese Methode erméglicht es, die Selbstdiffusion, also die
Brownschen Molekularbewegung beispielsweise von Wasser im untersuchten Objekt zu
bestimmen. Das Verfahren basiert auf einer diffusionsabhéngigen Signalabschwichung,
iiber deren Messung der Diffusionskoeffizient bestimmt werden kann. Diese Signalab-
schwichung héngt von der Diffusionswichtung b und der Ortsverdnderung der Einzelspins
wéhrend der Diffusionszeit T ab, die fiir die Messung gewéhlt wurde. Bei frei diffundieren-
den Fliissigkeiten ist der aus dieser Signalabschwichung bestimmte Diffusionskoeffizient
unabhéngig von der Diffusionszeit 7.

In biologischem Gewebe oder pordsen Medien beeinflussen die Zell- oder Porenwénde
die freie Diffusion der Molekiile; abhingig vom Abstand und der Permeabilitéit dieser
Barrieren verringert sich die Wahrscheinlichkeit fiir grofie Diffusionsstrecken gegeniiber
der freien Diffusion. Aus diesem Grund mifit man in derartigen Objekten fiir ldngere
Diffusionszeiten 7 erniedrigte effektive Diffusionskoeffizienten D.g und kann aus dem
funktionellen Zusammenhang Deg(7) auf die ZellgroBe und die Membranpermeabilitéit
zuriickschlieflen.

Dieser Zusammenhang Deg(7) wurde in der vorliegenden Arbeit mit einem eindimen-
sionalen mathematischen Modell der Diffusion in einem unendlichen System &quidistan-
ter, permeabler Membranen zunéchst theoretisch untersucht. Fiir einen grolen Parame-
tersatz wurden Simulationsrechnungen mit diesem Modell durchgefiihrt, und die Wer-
te Deg(7; Dy, L, P) wurden fiir einen grofilen Wertebereich von freien Diffusivitéten Dy,
ZellgroBen L und Permeabilitéiten P bestimmt. Da die Berechnung dieser Werte sehr auf-
wendig ist, lassen sich die Modellparameter Dy, L und P nicht in akzeptabler Zeit durch
eine Anpassung des Modells an die Mefiwerte Dqg(7) bestimmen; dies gilt besonders fiir
die Berechnung von Parameterbildern, in denen die Modellparameter fiir jeden einzelnen
von vielen Tausend Bildpunkten berechnet werden miissen.

Um trotz dieser Schwierigkeiten derartige Parameterbilder berechnen zu kénnen, wur-
de eine vereinfachte Modellfunktion f eingefiihrt, die in ihrem Verlauf den Mefkur-
ven Deg(7) moglichst gut entspricht, aber sehr viel schneller berechnet werden kann.
Aus dieser vereinfachten Funktion f lassen sich sich die aysmptotischen Grenzwerte
Dy und D, der effektiven Diffusivitéit fir 7 — 0 und 7 — oo sowie die Steigung
Sp = lim;_,0 ODeg/0+/T direkt ablesen. Die Ergebnisse der Simulationsrechnungen wur-
den benutzt, um den Zusammenhang zwischen den Groflen Dy, Do und Sp einerseits
und den gesuchten Modellparametern Dy, L und P andererseits zu ermitteln, so daf die
ZellgroBenmessung nun durch die Anpassung der vereinfachte Modellfunktion f an die
MeBdaten moglich ist.
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Indem man ortsaufgeloste Messungen der effektiven Diffusivitét fiir einen geeigne-
ten Bereich an Diffusionszeiten durchfiihrt, lassen sich somit Parameterbilder des un-
tersuchten Objekts berechnen, in denen die Zellgréfle ortsabhéngig dargestellt ist. Die-
ses Verfahren wurde in Messungen an Karotten erprobt. Zur Diffusionsmessung wurde
eine MR-Pulssequenz eingesetzt, welche die Erzeugung eines stimulierten Echos mit ei-
ner EPI-Auslese kombiniert. Messungen wurden mit Diffusionszeiten zwischen 12,58 ms
und 1025,33 ms in zwei orthogonalen Diffusionsrichtungen innerhalb der Bildebene durch-
gefithrt. Die Mefldaten wurden sowohl in verschiedenen Regionen ausgewertet als auch
benutzt, um erstmals Parameterbilder der Zellgréfle und der anderen Modellparameter
zu berechnen. Die Resultate wurden mit lichtmikroskopisch gemessenen Zellgrofien ver-
glichen; dabei ergab sich eine sehr gute Ubereinstimmung der Ergebnisse aus beiden
Verfahren. Die bestimmten Zellgrofien lagen ortsabhéingig zwischen ungefahr 15 pm und
90 pm. Diese Groflen liegen deutlich unter der rdumlichen Auflosung der MR-Aufnahmen,
die bei ungefihr 500 pm/Pixel liegt. Durch den Vergleich der Ergebnisse fiir verschiedene
Diffusionsrichtungen erhélt man Informationen iiber die Form und Orientierung der Zel-
len. Auch diesbeziiglich stimmen die MR-Messungen gut mit den lichtmikroskopischen
Resultaten iiberein.

Zukiinftige Messungen sollten die Methode auf Zellgroflenbestimmungen in vivo am
Tier oder am Menschen iibertragen. Neben dem grundsétzlichen Interesse fiir eine nicht-
invasive Messung von Zellgrolen im Gewebe ergeben sich potentielle Anwendungen in
vielen medizinischen Bereichen, in denen Erkrankungen mit Verdnderungen der Zellgrofie
einhergehen. Im Gegensatz zu den bisher erfolgten Messungen, fithren aber Bewegungen
durch Herzschlag oder Atmung wihrend der In-vivo-Messung dazu, dafl eine einfache
Mittelung der komplexen Mefidaten nicht mehr eingesetzt werden kann, um das Verhilt-
nis von Signal zu Rauschen zu verbessern. Die genauen Auswirkungen des statistischen
Bildrauschens auf die berechneten Diffusionskoeffizienten wurden deshalb in dieser Arbeit
ebenfalls analysiert. Dabei zeigte sich in Simulationsrechnungen und MR-Messungen, dafl
sich durch das Rauschen systematisch erniedrigte Diffusivititen ergeben. Korrekturver-
fahren fiir zwei unterschiedliche Rauschcharakteristiken wurden vorgeschlagen, mit denen
sich der Einflufl des Rauschens aus den Mefidaten wieder entfernen 1ét. Durch die An-
wendung dieser Verfahren konnten die Abweichungen der berechneten Diffusivitdten auf
weniger als 10 % des unkorrigierten Wertes reduziert werden.

Mit den Ergebnissen dieser Arbeit ist die Grundlage fiir nicht-invasive, ortsaufgeloste
ZellgroBenmessungen mit MR-Methoden gegeben. Zukiinftige Messungen in vivo miissen
zeigen, ob das gewidhlte mathematische Modell auch dort angemessen ist oder ob die
Methode durch genauere und kompliziertere Modelle erweitert werden muf.
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A Eingesetzte Gerdte

A.1 Allgemeiner Aufbau eines MRT-Systems

Der Aufbau eines MRT-Systems ist in Abbildung auf der néchsten Seite schematisch
dargestellt. Es lassen sich fiinf Teilsysteme unterscheiden:

e der Hauptfeldmagnet,

e das Shimsystem,

die Gradientenspulen,

das Hochfrequenzsystem und
e der Bedien- und Steuerrechner.

Diese Komponenten werden im folgenden kurz beschrieben; eine ausfiihrlichere Darstel-
lung findet man zum Beispiel bei Morneburg| (1995)).

Der Hauptfeldmagnet Der Hauptfeldmagnet erzeugt das zeitlich konstante und ho-
mogene Magnetfeld By. Dieses Magnetfeld mufl héchsten Anforderungen an Stabilitét
und Homogenitdt geniigen und eine hohe Grundfeldstédrke besitzen. Je grofler man die
Feldstarke By wahlt, um so besser wird das SNR und somit die Bildqualitdt. Nachtei-
le einer hoheren Feldstiarke sind die Verldngerung der Ti-Relaxationszeiten und damit
der Aufnahmedauer, eine Vergréflerung der durch die RF-Pulse im Gewebe deponierten
Energie sowie stark ansteigende Kosten fiir das Magnetsystem. Typische Feldstérken fiir
die Bildgebung liegen im Bereich zwischen 0,1 T und 4T.

Das Shimsystem Durch Fertigungstoleranzen am Hauptfeldmagneten und die Einwir-
kung des zu untersuchenden Objekts wird die Homogenitéit des Grundfeldes By gestort.
Die Beseitigung dieser Inhomogenitéiten nennt man Shim. Zu diesem Zweck werden so-
wohl zusitzliche Eisenbleche am MR-Tomographen eingesetzt (passiver Shim) als auch
sogenannte Shimspulen, deren Feld sich dem Grundfeld iiberlagert (aktiver Shim).

Die Gradientenspulen Die linear ortsabhéngigen Magnetfelder B(x,t) = G(t)x, welche
zur Schichtauswahl und Ortskodierung dienen, werden von einem System sogenannter
Gradientenspulen erzeugt. Die Leistungsfihigkeit des Gradientensystems (Maximalwert
der Gradientenstéirke, Anstiegsdauer) bestimmt im wesentlichen die Vielfalt und Qualitéit
der Aufnahmeverfahren, welche an einem Gerit eingesetzt werden kénnen.
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Abbildung A.1: Schematischer Aufbau eines MRT-Systems. 1 Vakuumbehalter, 2 Kilte-
schild, 3 Kaltkopf, 4 Kompressor, 5 supraleitende Shimspule, 6 supralei-
tende Feldspule, 7 Eisenshims, 8 Gradientenspulensatz, 9 Durchfiihrungs-
filter, 10 HF-Spule, 11 Lokalspule, 12 Sende-Empfangs-Weiche, 13 Pati-
entenliege (aus Morneburg|(1995).

Das Hochfrequenzsystem Das Hochfrequenzsystem hat die Aufgabe, die RF-Pulse fiir
die resonante Anregung der Kerne zu erzeugen sowie die Signale der prazedierenden Kerne
zu empfangen und fiir die Weiterverarbeitung aufzubereiten. Das Senden und Empfangen
der Signale erfolgt mit abgestimmten Schwingkreisen (Antennen, hiufig einfach als Spulen
bezeichnet). Um ein moglichst gutes SNR zu erzielen, konzipiert man die Spulen so, daf§
die Ausfiillung des Spulenvolumens durch das abzubildende Objekt (Fillfaktor) moglichst
grof3 ist.

Der Bedien- und Steuerrechner Die Ansteuerung des Shimsystems, der Gradientenspu-
len und des Hochfrequenzsystems erfolgt durch einen zentralen Steuerrechner. In dieses
Rechnersystem integriert ist im allgemeinen auch die Rekonstruktion und Verarbeitung
der Bilddaten, die Verwaltung der Patientendaten und die Bedienung des Geriits iiber
eine benutzerfreundliche Oberflache.
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A.2 Eingesetzte MRT-Systeme
A.2.1 Ganzkorper-MRT-System

FEinige der in Kapitel [3| beschriebenen Messungen wurden an einem Ganzkorper-Magne-
tresonanztomographen des Typs ,Edge* (Marconi Medical Systems, Cleveland, USA)
durchgefiihrt. Die RF-Signale wurden mit einer Kopfspule (Quadraturtechnik) empfan-
gen, die in ihren Abmessungen (30 cm Durchmesser, 30 cm Linge) dem menschlichen Kopf
angepaflt ist.

Die Grundfeldstirke des Geréts betrigt By = 1,5T und wird von einem supralei-
tenden Magneten erzeugt; als Resonanzfrequenz ergibt sich fiir Wasserstoffkerne damit
wo = 63,7 MHz. Die Langzeitstabilitit des Feldes ist besser als 0,1 ppm/h. Die maximale
Gradientenstirke ist 27 mT m~!, und der maximale Anstieg der Gradientenfelder betrigt
72mTm ' ms™!.

Der Bedien- und Steuerrechner ist UNIX-basiert mit einer DEC Alpha 64 Bit RISC
Architektur. Zur Bildrekonstruktion enthélt das MR-System mehrere, parallel betriebene
Prozessoren. Zum Zeitpunkt der Arbeit lief auf dem System die Marconi-Betriebssoftware
in der Version Via 2.0B. Der Rechner des MR-Tomographen ist iiber Ethernet in das
Computernetz der Klinik eingebunden.

A.2.2 Experimental-MRT-System

Der fiir einige Messungen in Kapitel [3| und fiir die Zellgr68enmessungen in Kapitel |4] ver-
wendete MR-Tomograph des Typs ,,Biospec 24/40“ (Bruker Medical, Ettlingen) ist fiir
experimentelle Anwendungen mit Messungen an kleinen Tieren (Méuse, Ratten, Kanin-
chen) und Proben mit einem maximalen Durchmesser von ungefihr 10 cm vorgesehen.
Die von einem supraleitendem Magnenten erzeugte Grundfeldstéirke des Geréts betrigt
By = 2,35T, das entspricht einer Resonanzfrequenz von wy = 100 MHz fiir Protonen.
Das Gradientensystems ,B-GA12“ hat eine maximale Gradientenstirke von 200 mT/m
bei einer minimalen Anstiegszeit von 80 ps und ist damit besonders gut fiir schnelle Ak-
quisitionsverfahren und hohe Diffusionswichtungen geeignet.

Fiir die Messungen wurde eine von unserer Arbeitsgruppe angefertigte zylinderformige
»,Birdcage“-Spule mit einem Innendurchmesser von ungefihr 3,5 cm eingesetzt, die sonst
fiir In-vivo-Messungen am Rattenhirn genutzt wird.

Der Bedien- und Steuerrechner ist eine UNIX-basierte SGI Indy mit dem Betriebssy-
stem Irix 5.3. Zum Zeitpunkt der Arbeit lief auf dem System die Bruker-Betriebssoftware
,ParaVision“ in der Version 2.01. Der Rechner des MR-Tomographen ist {iber Ethernet
in das Computernetz der Klinik eingebunden.
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A.3 Computersysteme

A.3.1 Sun-Workstation

Zur Auswertung der gemessenen Bilddaten, fiir die Rechnungen zur Intensitétskorrektur
(Kapitel |3) und zur Bestimmung der ZellgroBen (Kapitel [4)) wurde eine externe Worksta-
tion benutzt, die iiber Ethernet und das Kliniknetz mit dem MR-Rechner verbunden ist.
Dabei handelt es sich um eine Aries Ultrastation 1 Modell 170; diese Workstation mit
einer Superscalar SPARC Version 9 Architektur ist mit einem UltraSPARC-Prozessor
mit einer Taktfrequenz von 167 MHz und 512 MB RAM sowie 30 GB Festplattenspeicher
ausgestattet.

Als Betriebssystem wird auf dieser Workstation Solaris 7 von Sun Microsystems ein-
gesetzt. Die Berechnungen und die Bildverarbeitung wurden mit dem Mathematik-Paket
»Matlab“ von The MathWorks, Inc. (Natick, Massachusetts) durchgefiihrt.

A.3.2 Computeserver-Cluster des Universitatsrechenzentrums

Die Computeserver aixcomp4, . . ., aixcomp10 sind IBM-RS/6000-Rechner vom Typ 7043-
260 mit jeweils zwei Power3-Prozessoren und jeweils 4 GB Hauptspeicher. Ihre Leistungs-
daten sind: SPECint95: 13,2, SPEC{p95: 30,1 und Linpack DP: 236,5. Um den vollen
Hauptspeicher von 4 GB nutzen zu konnen, ist das dort installierte Betriebssystem AIX
4.3.2 ein 64-Bit-System.

Die Computeserver kénnen nicht im interaktiven Betrieb benutzt werden, sondern
ausschlieflich iiber das Batchsystem LSF (Load Sharing Facility) der Firma Platform
Computing, welches wiederum iiber die Terminalserver des Universitéitsrechenzentrums
erreichbar ist. Fiir die Programmierung stehen C-, C++ und FORTRAN-Compiler zur
Verfligung.
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