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Dynamische Magnetresonanztomographie des Sauerstoffisotops 17O zur
Charakterisierung des zerebralen Sauerstoffumsatzes

In vielen Organismen nimmt die Verstoffwechselung von molekularem Sauerstoff eine zentrale Rolle
im Energiestoffwechsel ein. Ziel dieser Arbeit war es, die dynamische Magnetresonanztomogra-
phie (MRT) des Sauerstoffisotops 7O zur quantitativen und lokalen Bestimmung des zerebralen
Sauerstoffumsatzes (CMRO3) mittels eines Inhalationsexperimentes bei einer Magnetfeldstéirke
von By ="7T weiterzuentwickeln sowie in ihrer Robustheit und Genauigkeit zu evaluieren. Die
physikalischen Eigenschaften des '7O-Atomkerns verlangen spezielle radiale Auslesetechniken und
erlauben nur geringe rdumliche Auflésungen. Die daraus resultierenden Partialvolumeneffekte
(PVE) verfilschen die Signalwertbestimmung und vermindern die erreichbare Prézision bei der
funktionellen Quantifizierung.

Daher wurde ein PVE-Korrekturalgorithmus etabliert, der eine verbesserte Konzentrations- sowie
T5-Bestimmung erlaubt. Fiir Inhalationsexperimente wurde ein Aufbau bestehend aus einem
Gasapplikationssystem und optimierter Hochfrequenz-Sende- und Empfangsantenne konzipiert.
Des Weiteren wurde fiir die 1“O-MRT die Korrekturstabilitit und erreichbare zeitliche sowie
nominelle riumliche Auflésung von (4,5mm)? verifiziert: eine temporire Abtastrate von 1:00 min
erlaubt eine Genauigkeit der Konzentrationsbestimmung innerhalb von 5-9 % des Literaturwer-
tes. Die Analyse des dynamischen Signal- und Korrekturverhaltens mittels Simulationen fithrte
zum Protokoll eines In-vivo-Inhalationsexperiments. Die quantifizierten funktionellen Parameter
einer Probandenstudie waren CMROs2 gm = (2,03-2,52) £ 0,14 #mol /g min (graue Substanz, GM)
sowie CMROg wm = (0,61-0,74) £ 0,08 #mol/g min (weifle Substanz, WM) und lagen damit im
GM-Kompartiment hoher als in vorherigen Studien. Die Ergebnisse zeigten eine geringe Variation
iiber alle Messungen und demonstrierten dadurch die Reproduzierbarkeit der vorgeschlagenen
Methode der dynamischen '"O-MRT.

Dynamic Magnetic Resonance Imaging of the oxygen isotope 7O for the
characterization of the cerebral metabolic rate of oxygen consumption

In the energy metabolism of most organisms molecular oxygen plays a vital role. The aim of this
work was to improve and evaluate the robustness as well as precision of the dynamic magnetic
resonance imaging (MRI) approach of the oxygen isotope 7O which enables a quantitative and
localized determination of the cerebral metabolic rate of oxygen consumption (CMRO32) through
an inhalation experiment at a magnetic field strength of By =7 T. The physical properties of
the 7O-nucleus require special radial-readout techniques and only allow low spatial resolutions.
The resulting partial volume effects (PVE) bias the signal evaluation and degrade the achievable
accuracy of the functional quantification.

Firstly, a PVE-correction algorithm was established, allowing an enhanced concentration and
T5-determination. For inhalation-experiments a setup consisting of a gas-application system
and an optimized radio-frequency coil was developed. Furthermore, for '"O-MRI the correction
stability and attainable temporal as well as nominal spatial resolution of (4,5 mm)? were verified:
a temporal sampling rate of 1:00 min allows an accuracy of concentration quantification within
5-9% of the literature value. The analysis of the dynamic signal and correction behavior by
simulations led to a protocol of an in vivo inhalation-experiment. In a volunteer study the
following functional parameters were obtained: CMROg gy = (2,03-2,52) 4 0,14 #mol /g min (gray
matter, GM) und CMRO32 wn = (0,61-0,74) £ 0,08 #mol /g min (white matter, WM) which were
higher in the GM-compartment than in previous studies. The results show a small variation and
demonstrate therewith the reproducibility of the suggested dynamic '7O-MRI method.
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Kapitel 1

Einleitung

Die Entwicklung der nicht-invasiven Schnittbildgebung mit Hilfe der Magnetresonanztomogra-
phie (MRT) [Lauterbur, 1973; Mansfield, 1977] bildete einen Meilenstein in der medizinischen
Bildgebung. Dabei wurde der physikalische Effekt der Kernspinresonanz (NMR) in konden-
sierter Materie, bereits experimentell entdeckt von Bloch und Purcell [Bloch, 1946; Purcell
et al., 1946], ausgenutzt, um morphologische Informationen lokalisiert auszulesen. Die MRT
bildet, neben der Computer- (CT), Positronenemissionstomographie (PET) und Sonographie
die Grundpfeiler der heutigen nicht-invasiven Diagnostik mit Hilfe topographischer Verfahren.
Im Gegensatz zur PET und CT kommt bei MRT-Anwendungen hingegen keine schédliche
ionisierende Strahlung zum Einsatz.

In der klinischen Routine wird iiber die konventionelle MRT des Wasserstoffkerns (1H) haupt-
séchlich die anatomische Struktur mit einem hohen Weichteilkontrast abgebildet. Durch die
Eigenschaften des 'H-Atomkerns ist das erzeugbare NMR-Signal ausreichend hoch, um bei
niedrigeren Grundmagnetfeldstiarken (By) von By =1,5-3 T klinisch verwertbare Aufnahmen
zu generieren. In den letzten Jahren wurde durch die methodische Weiterentwicklung auch die
Bildgebung anderer, physiologisch relevanter Kerne (z. B. 2*Na, 33Cl, 37Cl, 170, 3!P, Mg,
39K, F) moglich. Dadurch kénnen mittels lokalisierter Konzentrationsbestimmung direkte
Riickschliisse auf die Gewebefunktionalitiit gezogen werden, was bei der "H-MRT nur indirekt
méglich ist. So bietet beispielsweise die 2>Na-MRT eine interessante Modalitét fiir biomedizi-
nische Studien [Madelin et al., 2013]. Eine erhohte Konzentration von 23Na*-Ionen konnte
bereits in Gehirntumoren [Nagel et al., 2011b; Ouwerkerk et al., 2003; Thulborn et al., 1999],
bei Schlaganfillen [Hilal et al., 1983; Hussain et al., 2009], Multipler Sklerose [Inglese et al.,
2010; Zaaraoui et al., 2012] oder Muskelerkankungen [Constantinides et al., 2000; Nagel et al.,
2011a] festgestellt werden.

Neben den genannten Anwendungsgebieten der physiologischen Bildgebung ist es zudem
moglich metabolische, also funktionelle Prozesse mit Hilfe der MRT darzustellen. Fiir viele
Organismen nimmt molekularer Sauerstoff dabei eine zentrale Rolle im Energiestoffwechsel ein,
weshalb eine lokalisierte Quantifizierung somit einen interessanten Biomarker abbildet. In vielen
neurologischen Krankheitsbildern, wie der Parkinson- oder Alzheimer-Krankheit, zeichnet sich
ein verminderter Sauerstoffumsatz im Hirngewebe (CMRO2) ab [Beal, 1992; Maurer et al.,
2000; Wong-Riley et al., 1997]. Auch bei Tumoren ist der Metabolismus im erkrankten Gewebe
verandert [Miles et al., 2008; Warburg et al., 1923]. Durch einen anaeroben Stoffwechselpfad
ist ein abgesenkter CMRO9-Wert fiir diese Regionen charakteristisch. Eine lokalisierte und
absolute Kartierung der Sauerstoffverteilung sowie des Sauerstoffumsatzes enthélt wichtige
Informationen iiber die Viabilitdt von Geweben und kann somit als diagnostischer Parameter
eingesetzt werden.

Von den natiirlich vorkommenden Sauerstoffisotopen ist der 17O-Atomkern das einzige Isotop,
das aufgrund eines vorhandenen Kernspins ein NMR-Signal liefert. Schon frith wurden erste
Versuche unternommen, um die '7O-Konzentration iiber Abhéingigkeiten des "H-NMR Signals



zu bestimmen [Meiboom, 1961]. Die kernphysikalischen Eigenschaften von 7O (I =2 [Alder et
al., 1951], oL =-5,77 M%{Z), sowie dessen geringe natiirliche Haufigkeit von 0,037 % [Nier, 1950]
haben allerdings eine deutlich verringerte NMR-Sensitivitdt um n&herungsweise den Faktor
10~ gegeniiber 'H zur Folge, was eine direkte Detektion deutlich erschwert. Hinzu kommt ein
rapider Zerfall der Magnetisierung mit einer Zeitkonstanten von wenigen Millisekunden nach

der Anregung, wodurch spezielle Akquisitionsanséitze erforderlich sind.

In Tierversuchen kam angereichertes 7O in Form von Gas (}17O2) und Wasser (H'7O) erst-
malig Ende der 1980er bzw. Anfang der 1990er Jahre als Tracer zum Einsatz, um indirekt
[Hopkins et al., 1987] oder direkt [Arai et al., 1991, 1990; Pekar et al., 1991] Riickschliisse
iiber die physiologischen Gegebenheiten zu ziehen. Dabei wurde ausgenutzt, dass sich die
detektierbare '7O-Konzentration iiber die Zeit der Tracergabe verdndert. Im metabolischen
Prozess der oxidativen Phosphorylierung entsteht aus dem vorhandenen 75 als Nebenprodukt
angereichertes '7O-Wasser (H2'70), was sich in einer '"O-NMR Signalerhohung widerspiegelt.
Mit metabolischen Modellen, die Perfusion, Blutfluss und Verstoffwechselung beriicksichtigen,
konnten so physiologische Parameter abgeleitet werden. Die Erweiterung dieser Ansétze zur
Anwendung am Menschen erfolgte lediglich in einigen wenigen Konzeptstudien [Fiat et al.,
1993, 2004]. Allerdings war die Translation zur humanen Anwendung aufgrund der komplexe-
ren mathematischen Beschreibung gegeniiber dem Tiermodell, der geringen Signalausbeute
und dem gesteigerten Tracerbedarf eine technische und finanzielle Herausforderung. Auch
vielversprechende spektroskopische Ansétze [Zhu et al., 2002] konnten nur teilweise auf den
Menschen tibertragen werden [Zhu et al., 2006].

Die Entwicklung von humanen Hochfeld- und Ultra-Hochfeld-Tomographen (By > 7 T) eroffnete
die Moglichkeit der '7O-Bildgebung am Menschen bei einer akzeptablen raumlichen und
zeitlichen Auflésung. Mit der Etablierung von effizienten, radialen Auslesetechniken [Boada
et al., 1997; Nagel, 2009] standen ferner Techniken zur Verfiigung, die es zulieBen, NMR-
Signale mit sehr kurzen Zerfallskonstanten zu akquirieren. Von Atkinson und Thulborn wurde
zudem erstmalig ein metabolisches Modell prasentiert, das génzlich ohne Zusatzmessungen
auskam [Atkinson et al., 2010]. Zuvor mussten physiologische Kenngrofen wie die Hy!'7O-
Anreicherung im Blut, oder der Blutfluss separat und invasiv bestimmt werden. So wurde in der
Folgezeit die Realisierbarkeit der direkten CMRO;-Bestimmung iiber die ”O-MRT in einzelnen
Messungen wihrend der zeitweisen Inhalation von '7O-Gas (Inhalationsexperiment) bei
By=9,4T [Atkinson et al., 2010], By =7T [Hoffmann et al., 2011a] und By =3T [Kurzhunov
et al., 2016] demonstriert. Die erste Anwendung bei einem Glioblastom-Patienten gelangen
Hoffmann et al. im Jahre 2014 [Hoffmann et al., 2014]. Alternativen bietet die 1>O-PET-
Technik unter Gabe des Radionuklids °O (Ti/, =122s) [Frackowiak et al., 1980; Mintun et
al., 1984; Subramanyam et al., 1978] oder erst kiirzliche entwickelte indirekte 'H-Methoden
[Bolar et al., 2011; Bulte et al., 2012; He et al., 2007; Zhang et al., 2016] unter Ausnutzung
einer blutsauerstoffabhéngigen Kontrasténderung (BOLD-Effekt). Beide Modalitdten konnten
aufgrund extremer technischer Herausforderungen und ionisierender Strahlung (1*O-PET)
oder nicht-verifizierter Modellannahmen (*H-Methoden) ebenfalls noch nicht routinemisig zur
CMROs-Quantifizierung eingesetzt werden.

Die direkte dynamische '"O-MRT verwendet nominelle isotrope rdumliche Auflésungen von
(8,0mm)? bis (10,0mm)3, wodurch die Quantifizierungsgenauigkeit in den Strukturen des
menschlichen Gehirns durch sogenannte Partialvolumeneffekte (PVE) zum Teil stark ver-
falschen. Zudem verstiarken die kurzen Relaxationszeiten und verwendeten radialen Ausle-
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setechniken diese Effekte zusédtzlich. Daher mussten in dieser Arbeit Losungsansitze der
Datenweiterverarbeitung gefunden werden, die die erreichbare Prézision verbessern, eine
Bewertung der Robustheit sowie das Optimieren der Herangehensweise erlauben. Dies soll
ermoglichen die direkte dynamische !“O-MRT héufiger und in erweitertem Umfang auch bei
klinischen Fragestellungen anzuwenden. Dafiir muss die Reproduzierbarkeit der gesamten
Methode in einer Reihe von Inhalationsexperimenten an gesunden Probanden gezeigt wer-
den. Der Einsatz am Patienten verlangt dariiber hinaus nach einem einfachen und sicheren
Inhalationssystem, das eine effiziente Applikation des wertvollen 7Oq-Gases erlaubt. Erst ein
zuverldssiges und préazises Konzept, das durch seine technische Realisierung ein unkompliziertes
Verfahren bereitstellt, kann in Zukunft in der klinischen Routine eingesetzt werden.

Das Hauptziel dieser Arbeit ist es, die Quantifizierungsgenauigkeit und Robustheit der dy-
namischen '"O-MRT zur CMRO,-Bestimmung zu verbessern und die erreichbare Prizision
zu bewerten. Neben der Entwicklung eines geeigneten experimentellen Aufbaus und Ablaufs
werden auch Algorithmen zur verbesserten Quantifizierung etabliert. In den folgenden vier
Hauptabschnitten werden zunéchst die physikalischen Grundlagen, sowie das Prinzip des
Sauerstoffmetabolismus und der CMROs-Bestimmung eingefiihrt. Das néchste Kapitel widmet
sich der Vorstellung der verwendeten und konzipierten Apparaturen und Methoden, die fiir
die durchgefiihrten Experimente relevant sind. Im vorletzten Abschnitt werden die Ergebnisse
prasentiert. Dabei wird ebenso auf Erkenntnisse aus Vorstudien zur Etablierung effizienter
Korrekturmethoden eingegangen, als auch die durchgefiihrte Reproduzierbarkeitsstudie der
CMRO3-Bestimmung an gesunden Probanden und eine Anwendung an einem Tumor-Patienten
préasentiert. In einer abschliefenden Diskussion und Zusammenfassung werden die Ergebnisse
dieser Arbeit bewertet.
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Grundlagen

In diesem Abschnitt werden die physikalischen Grundlagen der Kernspinresonanz, der Magne-
tresonanzspektroskopie und -tomographie beleuchtet und damit die konventionelle Bildgebung
des Wasserstoffatoms (1H) eingefiihrt. Zusétzlich werden die Unterschiede und Herausforde-
rungen bei Nicht-Protonen-Kernen, sogenannten X-Kernen, skizziert, wobei vor allem auf
die Relaxationsmechanismen und verfdlschende Partialvolumeneffekte eingegangen wird. Im
letzten Abschnitt werden die moéglichen Herangehensweisen zur Messung des zerebralen Sauer-
stoffumsatzes (engl. cerebral metabolic rate of oxygen consumption, CMRO3) erklart und dabei
die zugrundeliegende Physiologie sowie die metabolischen Modelle eingefiihrt, mit deren Hilfe
die CMRO,-Werte lokalisiert iiber die dynamische '7O-MRT bestimmt werden koénnen.

2.1 Kernspinresonanz

Die Darstellung der Kernspinresonanz (engl. nuclear magnetic resonance, NMR), das grundle-
gende Prinzip der Magnetresonanztomographie (MRT), erfolgt iiber die quantenmechanische
Beschreibung von Atomkernen in einem Magnetfeld. Im Folgenden wird, ausgehend von der
physikalischen Grofie des Kernspin und dem damit verkniipften magnetischen Moment, die
Herleitung skizziert. Eine ausfiihrlichere Abhandlung findet sich in der Literatur [Abragam,
1961; Haacke et al., 1999; Slichter, 1990].

2.1.1 Spin und magnetisches Moment

Ein Atomkern ist aus Nukleonen (Protonen und Neutronen) zusammengesetzt, dessen Gesamt-
kernspin als die Vektorsumme der Eigendrehimpulse (Spins) der einzelnen Atomkernbausteine,
sowie einem moglichen Bahndrehimpuls L ausgedriickt werden kann. Protonen und Neutronen
sind Fermionen und besitzen somit einen halbzahligen Spin I. Da fiir die meisten stabilen
Kerne L =0 gilt, liegt bei einer ungeraden Anzahl an Protonen und/ oder ungeraden Zahl an
Neutronen I # 0 vor. Diese Kerne besitzen somit ein magnetisches Spinmoment gy und sind
dadurch fir die MRT relevant. Somit kann I in Einheiten von A durch

h
IIEK p wobei gilt: PK = ¢
2mp

ausgedriickt werden. Dabei bezeichnet v das sogenannte gyromagnetische Verhéltnis, das sich
iiber das Kernmagneton ux und den Landé-Faktor g; umschreiben lasst. Das Kernmagneton,
in Analogie zum Bohrschen Magneton (up), ist wiederum proportional zur Ruhemasse des
Protons mp. Der v-Wert ist somit eine kernspezifische Grofle, die die NMR-Eigenschaften des
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Atomkerns mafigeblich beeinflusst. Die quantenmechanische Beschreibung erfolgt iiber den
Spinoperator des Kernspins [, fiir den folgende Kommutatorrelationen gelten:

(2.2)

Wird o. B. d. A. die z-Achse als Quantisierungsachse gewéhlt, ergibt sich fiir I, im Hilbert-Raum
zunéchst folgende Eigenwertgleichung;:

P \1,mg) = BT+ DI, my) (2.3)

und

LT, ms) = mgh|I,my) mit ms=1,1—-1,...,—T+1,—1. (2.4)

Dabei ist iiber m, die magnetische Quantenzahl gegeben und der Ausdruck |I, ms) bezeichnet
die Drehimpulsbasis, bestehend aus der Spinquantenzahl I und ms. Wird ein Zustand im
magnetfeldfreien Raum betrachtet, sind die Energiezustéinde unabhéngig von ms und somit
(21+1)-fach entartet. Ist ein externes Magnetfeld! vorhanden, so wird die Entartung aufgehoben
und es bilden sich mg¢-abhéngige Energieniveaus aus. Dieser Effekt wird als Kern-Zeeman-Effekt
bezeichnet und im néchsten Abschnitt detaillierter betrachtet.

2.1.1.1 Der Kern-Zeeman-Effekt

Wie bereits angedeutet, bilden sich bei einem Magnetfeld By = (0,0,By) die Energiewerte E,,
in Abhéangigkeit von mg wie folgt aus:

By = (I, mg| Hy |I,ms) = —ymhBy, (2.5)

wobei der Zeeman-Hamiltonian in diesem Fall iiber

Hy; = —I.B, (2.6)

gegeben ist. Somit formen sich entlang der Quantisierungsachse, gemaf ihrer Entartung im
feldfreien Raum, dquidistante Energieniveaus aus. Die Schrittweite zwischen benachbarten
Niveaus (Amg==+1) ist nach Gleichung (2.5) somit

AFE = ~vhBy = hwg mit wp =By (Lamorfrequenz) (2.7)

und definiert die sogenannte Lamorfrequenz wy eines Atomkerns bei einem Grundmagnetfeld
By als kernspezifische Grofle in der NMR. Betrachtet man beispielsweise Kerne mit I = % (*H),

Im Folgenden sowie im Sprachgebrauch der NMR-Theorie wird die magnetische Flussdichte B als Magnetfeld
bezeichnet.
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Tab. 2.1: NMR-relevante kernphysikalische Eigenschaften verschiedener Atomkerne, entnommen aus
[Harris et al., 2002]. Neben dem gyromagnetischen Verhéltnis «y ist auch der Kernspin I, die natiirliche

Hiufigkeit cya und die relative Sensitivitit gegeniiber dem 'H-Kern angegeben.

Kernspin I

Element i b % in % ena in % rel. Sensitivitat
'H 1/2 42,58 99,99 1

23Na 3/ 11,25 100 9,3x10~2
170 5/2 5,77 0,037 1,1x107°
35C1 3/ 4,21 75,78 3,6x107°
3ip 1/ 17,25 100 6,7x1072
39K 3/ 1,99 93,26 4,8x1074
25Mg 5/2 -2,61 10,00 2,7x1074
o 1/ 40,07 100 0,83

129X e 1/2 -11,86 26,44 5,7x1073

3 (Natrium, »*Na) und 2 (Sauerstoff, 170) so bilden sich zwei, vier bzw. sechs Energieniveaus
aus (vgl. Abbildung 2.1). Wird die bei Kernen mit I >% vorhandene Quadrupolwechsel-
wirkung berticksichtigt, verschieben sich die Niveaus abhéngig von |mg|. Eine detaillierte
Betrachtung erfolgt in Abschnitt 2.3.1. Weitere, fiir die MRT relevante Atomkerne und deren
kernphysikalische Eigenschaften finden sich in Tabelle 2.1.

_n
"H P o —

‘-7> %>
:’:;"‘ AE=wO’Na i>
" — j>
AE=w, 4 f
-9 Y
— -3)
=k ‘%

[}
H,=0 H,#0 H,=0 H#0  Hy+Hy | H,=0 H,#0 Hy+Hq

Abb. 2.1: Beispiel fiir die Zeeman-Aufspaltung fiir Wasserstoff (* H), Natrium (**Na) und Sauerstoff
(*"0) (v.1.n.r.): bei einem vorhandenen Magnetfeld By # 0 (Hz # 0) bilden sich zwei, vier bzw. sechs
Energieniveaus aus. Fiir Kerne mit 1 >% bilden sich aufgrund der Quadrupolwechselwirkung (vgl.
Abschnitt 2.3.1), abhingig von m? unterschiedlich verschobene Niveaus aus. Diese sind in der Darstellung
bei 2 Na und 17O angedeutet (Hz+Hg) [Man, 1993].

2.1.2 Ausbildung der Magnetisierung

Fiir die Beschreibung von NMR-Experimenten wird ein Ensemble von Spins und dessen
Magnetisierung M verwendet. Die Herleitung erfolgt mit der Besetzungswahrscheinlichkeit



2.1. Kernspinresonanz

p; der Energieniveaus F; iiber die Boltzmann-Statistik. Betrachtet man eine makroskopische
Probe im thermischen Gleichgewicht und bei By # 0 so gilt:

1 1 vhBg
pi = ZeBEi = —etal mit i=1,2,...N. (2.8)

Die Grofle p; gibt hier die Wahrscheinlichkeit an, einen Mikrozustand mit Energie E; zu
beobachten. Dabei ist 8 der Kehrwert der thermischen Energie, kg die Boltzmannkonstante
und 7" die Temperatur. Die kanonische Zustandssumme Z (Gibbs-Ensemble), gegeben tiber

Z=Y emT, (2.9)

dient hier als Normierungsfaktor. Die Magnetisierung M ergibt sich aus der Vektorsumme der
Erwartungswerte der magnetischen Momente in einem betrachteten Volumen und kann iiber

N
4 (fi) = %27 < Ai> (2.10)

=1 =1

M =

<| -

berechnet werden. Mit Hilfe der Dichtematrix p wird der Erwartungswert der Spinkomponente
iiber folgende Relation

<ji> =Tr {ﬁfi} mit p= Zpi [W3) (W (2.11)

bestimmt. Bei Raumtemperatur gilt die Hochtemperaturndherung (E; < kg7') und der in
Gleichung (2.8) beschriebene Zusammenhang kann als Taylorentwicklung einer Exponential-
funktion approximiert werden. Somit ldsst sich der Erwartungswert {iber

5 R2~I(I +1)By

= 2.12

< Z> 3kpT (2.12)

vereinfacht ausdriicken. Da der Erwartungswert in der z- bzw. y-Komponente verschwindet ist

die Magnetisierung parallel zur Achse des dufieren Magnetfeldes (M = (0,0, My)) ausgerichtet
und man erhélt

N ~2R2I(I + 1)
My~ ———~Bj. 2.13
07V kT 0 ( )

Somit zeigt sich eine Proportionalitidt der Magnetisierung zum Grundmagnetfeld By, dem

Inversen der Temperatur, zur Anzahl der Spins im Volumen (%) sowie zum Quadrat des

gyromagnetischen Verhéltnisses v des betrachteten Kerns.
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2.1.2.1 Zeitliche Entwicklung

Die Bewegungsgleichung der makroskopischen Magnetisierung kann aus der von-Neumann
Gleichung

1, p] (2.14)
iiber die zeitliche Entwicklung des Erwartungswertes des magnetischen Moments

G = ([#.a]) 2.15)

und den Kommutatorrelationen aus Gleichung (2.2) zu

%M =yMxB (2.16)

bestimmt werden. Dieser Ausdruck ist analog zur klassischen Kreiselgleichung. Wirkt nun

B = (0,0, By) auf M = (0,0, Mp), so gilt M || B und die zeitliche Ableitung verschwindet,
so dass die Magnetisierung im thermischen Gleichgewicht konstant bleibt.

2.1.2.2 Anregung durch Hochfrequenz

Eine Detektion der Magnetisierung kann erst erfolgen, wenn diese angeregt wurde, was einem
Auslenken aus der Ruhelage (My||Bp) entspricht. Dafiir wird ein hochfrequentes elektromagne-
tisches Wechselfeld Bj(t), auch Hochfrequenzpuls (HF-Puls) genannt, mit einer bestimmten
Frequenz wyp senkrecht zum statischen Feld eingestrahlt (auf 2’-Achse). Das sich daraus
ergebende effektive Magnetfeld Beg = Bg+ B1 wirkt nun auf die ausgebildete Magnetisierung
M. In einem um die 2-Achse mit wyp rotierenden Koordinatensystem S’ (2’ =2) kann die
Bewegungsgleichung nach Ausdruck (2.16) wie folgt umformuliert werden:

T
d WHF
— Mgy =~vMg x | B1,0,(Byg— — 2.17
dt S YL ( 1 a( 0 ~y )) ) ( )
statisch in S’

wobei 0.B.d. A. &’ || By angenommen wurde. Somit prizidiert der Magnetisierungsvektor
abhingig von Amplitude und Richtung um das angelegte effektive Feld Beg. Liegt nun der
Resonanzfall vor (wpr = wg = vBy) hebt sich die z-Komponente auf und Gleichung (2.17)
vereinfacht sich zu

Mg:(t) = Mg x (0,sinyByt, cosyBit)" (2.18)

was einer Rotation um die z’-Achse mit wyot =~y B; entspricht. Hat der HF-Puls die Dauer T,
rotiert Mg somit um den sogenannten Flipwinkel ©, der gemaf
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0=~ / Bi(t) dt (2.19)

fiir eine beliebige Pulsform ausgedriickt werden kann. Da in der NMR oft zeitlich konstante
Bj-Felder angewendet werden, vereinfacht sich Gleichung (2.19) zu © = yB;7. In der MRT
kommen hiufig Pulse zum Einsatz, die die Magnetisierung in die Transversalebene (2’-y'-Ebene,
90°-Puls, §-Puls) kippen oder invertieren (180°-Puls, 7-Puls).

Anschaulich kann der Resonanzfall der HF-Einstrahlung als Induzieren von Ubergéingen
der einzelnen Energieniveaus angesehen werden, welches das thermische Gleichgewicht stort.
Ein §-Puls entspricht somit dem Herbeifithren einer Besetzungsgleichheit (mit gleichzeitiger
Phasensynchronisation), wohingegen ein 7-Puls einer Besetzungsinversion gleich kommt.

2.1.3 Blochgleichung und Relaxation

Bei bisherigen Betrachtungen wurde die Interaktion der Spins untereinander und mit ihrer
Umgebung nicht beriicksichtigt. Fiir die NMR spielt das Konzept der sogenannten Relaxa-
tion, bedingt durch Wechselwirkungsprozesse, eine wichtige Rolle. Die ph&nomenologischen
Bloch-Gleichungen [Bloch, 1946] beschreiben das Verhalten unter Einbeziehung der Relaxati-
onsparameter 77 und 75:

d M,

3 Me V(MXB)x—ﬁ

d M,

—M,=~v(MxB), ——% 2.20
My =7 (MxB), - (2:20)
d MO Mz

—M, =~(MxB), —

Nach der Losung dieser Differentialgleichungen in einem Laborsystem mit B = (0,0, By) erhélt
man fiir die transversale (M, = M, + iM,) und die longitudinale Komponente

May(t) = M2, - e 72 (2.21)
M.(t) = My— (My— M%) - mit  M°=0 fir © = 90°, (2.22)

bei der T5 als Zeitkonstante der transversalen Relaxation oder Spin-Spin-Relaxation und T}
als als Zeitkonstante der longitudinalen Relaxation bzw. Spin-Gitter-Relaxation definiert ist.
Bei der longitudinalen Relaxation wird Energie an die Umgebung abgegeben, so dass der
Gleichgewichtszustand wieder erreicht wird (M, || Bo).

Die T5-Relaxation entspricht dem irreversiblen Verlust der Phasenkoherénz des Spinpakets,
das die transversale Magnetisierung ausbildet. Hier fithren Wechselwirkungen der Spins mit

lokalen Stérungen, bedingt durch lokal fluktuierende Felder der benachbarten Kerne, zu einem

exponentiellen Abbau von M,,. Fiir Atomkerne mit I :% sind dies vor allem Dipol-Dipol-

Wechselwirkungen, die zur Dephasierung beitragen. Eine detaillierte Betrachtung fiir Kerne mit

10
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1> % (Quadrupolkerne), bei denen zusétzliche Wechselwirkungspfade zu weitaus schnellerer
Ts-Relaxation fithrt erfolgt in Abschnitt 2.3.1.1. Exemplarische zeitliche Verldufe von M, und
dem Realteil von M,, mit mit beriicksichtigter Relaxation sind in Abbildung 2.2 dargestellt.
In einer Empfangsantenne wird ein mit wq oszillierendes Signal des freien Induktionszerfalls
(engl. free induction decay, FID) detektiert, dessen Einhiillende durch einen exponentiellen
Zerfall mit der Zeitkonstanten T5 beschrieben werden kann.

10 VOl ——FID-Signal
------ Zerfallsfunktion ||
. 0,5 05
W ui - .
% 0,0 E 0,0 (\ /\ /\ N /\V'/\‘/'/\\'/\\'}/\\"
: 3100 L
S J
A 2
[9p] 175] |
-0,5 -0,5
—— zeitliche Entwicklung }{
10 ‘ ' vonM'Z ' 1,0 ‘ ‘ ‘ ‘
0 1 2 3 4 5 0 0.5 1 1.5 2 2.5
A Zeitin T, B Zeitin T,

Abb. 2.2: Beispiele fiir die zeitliche Entwicklungen des Signals der longitudinalen Magnetisierung
M, (A) und der transversalen Magnetisierung (M,,) (B) unter Berticksichtigung von Ti- bzw. Th-
Relaxation. Dargestellt ist der Realteil von M,,, der mit der Lamorfrequenz wq oszilliert und dessen
Einhiillende mit der Zeitkonstanten Ty exponentiell zerfallt (FID-Signal).

2.1.3.1 Effektive transversale Relaxation (T5)

Durch lokale und zeitliche Variation des Grundmagnetfeldes (ABy(t)), hervorgerufen durch das
Magnetfeld selbst oder durch unterschiedliche Gewebesuszeptibilitidten, tritt eine zusétzliche
Dephasierung der Spinpakete auf. So wird die T>-Relaxation zusédtzlich verkiirzt und man
spricht von einer effektiven transversalen Relaxation oder T5-Relaxation. Die Zeitkonstanten

Ty und T3 lassen sich im Allgemeinen mit einer zusétzlichen Zeitkonstante Ty, hervorgerufen
durch ABy(t), durch den Ausdruck

t_1.1 (2.23)

Ty Tp T, '
verbinden. Die TQI-Relaxation ist reversibel, so dass durch ein geeignetes Pulsschema diese
Effekte ausgeglichen werden kénnen und die reine T5-Zeit somit quantifizierbar ist. Dieses
Experiment ist als Spin-Echo-Sequenz [Hahn, 1950] bekannt.

11
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2.2 Konventionelle Bildgebung des Wasserstoftkerns

Dieser Abschnitt befasst sich mit der NMR-Signaldetektion und geht auf die Grundprinzipien
der ortsaufgelosten Bildgebung mit Hilfe der MRT ein. Es werden die wichtigsten Konzepte
eingefiihrt, die fiir das Verstdndnis der Arbeit elementar sind. Fiir eine detaillierte Darstellung
wird auf die Literatur verwiesen [Haacke et al., 1999; Reiser et al., 2008].

2.2.1 NMR-Signal und Sensitivitat

Das Prinzip der Signaldetektion in NMR-~Experimenten beruht auf der Induktionsspannung,
die durch die prazedierende Transversalmagnetisierung in einer Leiterschleife induziert wird
[Hoult et al., 1976]. Die HF-Anregung des Objekts und die anschliefende Auslese des erzeugten
Signals erfolgt dabei tiber Sende-/ Empfangsantennen, auch Hochfrequenzspulen (HF-Spulen)
genannt. Diese haben je nach Zielsetzung und Anwendungsbereich unterschiedlichste Formen
und Bauarten.

Dem Faradayschen Induktionsgesetz folgend ist das gemessene NMR-Signal proportional zu
einer induzierten Spannung Uj,q, die iiber

dm

Uind = - dt

mit dem Oberflichenintegral Om = / BdS (2.24)
S

gegeben ist. Die Grofle ¢, bezeichnet dabei den magnetische Fluss und S die betrachtete
Spulenoberfliche. Mit dem Integralsatz von Stokes und einem Vektorpotenzial A, kann der
magnetische Fluss als Kurvenintegral umformuliert werden:

bm= [ BdS= [(Vx A)ds = § aia (2.25)

Mit der expliziten Form von A und dem Ausdrucks des Magnetfelds pro Einheitsstrom (Byec),
der das induzierte Feld an einem Punkt »’ bei flieendem Strom I angibt, kann Gleichung (2.25)
wie folgt vereinfacht? werden:

d
Uind = —E/BlM(r,t) d®r . (2.26)

Bei einem Flipwinkel © wird die Magnetisierungskomponente M,sin © erzeugt, die eine
Spannung induziert, die bei einem ausreichend homogenen By- und Bj-Feld iiber Integration
von Ausdruck (2.26) gewonnen werden kann. Mit der Spindichte p. und den kernphysikalischen
Groflen des betrachteten Atoms ergibt sich somit die NMR-Sensitivitdt S iiber

N
S o Uing X pey> BEI(I 4 1) mit pe= v (2.27)

2 Aufgrund des Reziprozitit-Prinzips gilt die Gleichheit des Sende- und Empfangsfeldes [Haacke et al., 1999]:
%rcc =B 1-

12
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Eine genauere Abhandlung fiir verschiedene Kerne erfolgt in Kapitel 2.3, wo die Bildgebung
von Nicht-Protonen Kernen ndher behandelt wird.

2.2.2 Frequenzraum und Ortskodierung

Dem NMR-Signal kann zusétzlich ein zeit- und ortsabhéngiges Magnetfeld G, ein sogenanntes
Gradientenfeld, {iberlagert werden. So wird der Magnetisierung ein ortsabhéngiges Verhalten
aufgepriagt und damit die Ortskodierung vorgenommen. Das lokale Magnetfeld ist iiber

G (t) 0z B o (t)
B(z,t) = Bo+ | Gy(t) mit G(t) = | 0yBagy(t) (2.28)
Gz(t) 8ZBG,Z(t)

gegeben, so dass die Lamorfrequenz nach Gleichung (2.7) ebenfalls eine raumliche Abhéngigkeit
gemaf

w(z,t) =v(By+ G(t) - x) (2.29)

aufweist. Die Losung der Blochgleichung fiir die transversale Magnetisierung gemafl Aus-
druck (2.21) &ndert sich zu

. . ot
Moy (t) = MY, - e wotemtec(@ ™y (2.30)

wobei die longitudinale Komponente unbertihrt bleibt, da weiterhin gilt B, = B, =0. Die am
Ort x zur Zeit t gegebene Phase g wird durch

t

o (@, 1) = v - / G(t') dt' = 2rwk(t) (2.31)
0

mit dem Wellenzahlvektor

k()= L / Gt dt’ (2.32)
0

beschrieben. Vernachldssigt man die Relaxationseffekte, so kann das Messsignal s(k(t),t) tber
Integration von Gleichung (2.30) bestimmt werden und man erhélt

s(k(t), 1) / My (@, t)e2mik 0w g3 (2.33)
14

was einer Fourier-Transformation (FT) der rdumlichen Verteilung von Mg, (x,t) entspricht.
Mit Hilfe der inversen F'T

My (2, 1) / s(k(t), t)e 2RO g3y, (2.34)
%

13
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kann das ortsaufgeloste Signal der transversalen Magnetisierung errechnet werden. Dabei
erhélt man i. d. R. komplexe Daten, die mit einer geeigneten Abfolge von Anregungspulsen und
Gradientenschaltungen ausgelesen werden kénnen, um ein Bild zu rekonstruieren. Hierfiir ist
es notwendig, dass das Signal s(k(t),t) ausreichend dicht im Fourier-Raum, dem sogenannten
k-Raum, iiber die erzeugten Werte k(t) abgetastet wird. Die Art der Abtastung durch die
gewdhlte Gradientenform wird dabei als Auslesetrajektorie und die Aufeinanderfolge als
Pulssequenz bezeichnet.

Die Daten nahe des k-Raumzentrums (k = 0, niedrige Ortsfrequenz) enthalten die Kontrast-
und groben Strukturinformationen, wohingegen der &uflere k-Raum-Bereich (hohe Ortsfrequenz)
die Kanten- und detaillierte Strukturinformation tragen. Zusétzlich legen die gewéahlten
Bildparameter, wie beispielsweise die rdumliche Auflésung, die Grundvoraussetzungen der
k-Raum-Abtastung fest. Die Prinzipien der Bildgebungstechniken werden in Abschnitt 2.2.4
ausfiihrlicher erldutert.

2.2.3 Diskretisierung des k-Raums

Das kontinuierliche k-Raum-Signal s(k) wird bei der MRT in diskreten Schritten ausgelesen.
Die dabei gewéhlte allgemeine Abtastfunktion u(k) ist dabei

u(k) = Ak i § (k — nAk) (2.35)

n=—oo

und somit eine Aneinanderreihung von dquidistanten J-Funktionen mit Abstand Ak (Dirac-
Kamm). Die mathematische Beschreibung ist eine Multiplikation des Signals mit der Abtast-
funktion im Frequenzraum, was nach dem Faltungs-Theorem der FT einer Faltung mit der
Fourier-Transformierten im Ortsraum entspricht. Dort ist u(k) ebenfalls ein Dirac-Kamm mit
reziproker Schrittweite (ﬁ), weshalb sich die Aufnahme aus einer unendlichen, periodischen
Wiederkehr des Bildes zusammensetzt (Myy(z) = My (x + A7)).

Diese Schrittweite legt somit die maximale Ausdehnung des zu messenden Objekts in allen
drei Raumrichtungen durch das sogenannte Gesichtsfeld (engl. field of view, FOV) {iber

1

FOV%%Z - W
ZT,Y,z

(2.36)

fest. Um eine artefaktfreie? Darstellung zu gewihrleisten, muss die Abtastrate dem FOV
entsprechen, was als Nyquist-Kriterium [Nyquist, 1928] bekannt ist.

Die allgemeinste Rekonstruktion der k-Raum-Daten erfolgt mit der Diskreten FT (DFT).
Eine effizientere Methode bietet die Schnelle Fourier-Transformation (engl. fast Fourier trans-
formation, FFT), wofiir die N = 2" Abtastpunkte allerdings auf einem kartesischen Gitter
angeordnet sein miissen.

3Ist das Objekt groBer als durch das FOV festgelegt und im sensitiven Bereich der Messapparatur, so kommt
es zu Einfaltungsartefakten.
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Kapitel 2. Grundlagen

2.2.3.1 Auflésung

In der realen Anwendung ist die Abtastfunktion u(k) begrenzt, so dass nur ein bestimmter
Bereich des k-Raums tatséchlich aufgenommen wird. Betrachtet man den Fall einer Abtastung,
bei dem die Punkte auf einem kartesischen Gitter* liegen, wird s(k) zusitzlich mit einer
Rechteckfunktion multipliziert. Diese Operation entspricht einer Faltung mit der sogenannten
Punktantwortfunktion (engl. point spread function, PSF) der Auslesetechnik. Eine detaillierte
Beschreibung der PSF bei verschiedenen Aufnahmemodalitdten geschieht in Abschnitt 2.3.3.

Im hier betrachteten Fall eines kubischen k-Raum-Volumens ist die PSF eine sinc-Funktion.
Aufgrund der Faltung mit vorhandenen Nebenmaxima kann es zu streifen- bzw. ringférmigen
Artefakten kommen (Gibbs-Ringing-Artefakte), die durch gléttende Filter in der Rekonstrukti-
on unterdriickt werden kénnen (z. B. Hamming-Filter).

Allgemein kann die Auflésung als der kleinste, auflésbare Abstand zwischen zwei Objekten
definiert werden. Fiir die MRT werden in der Literatur verschiedene Ansétze zur Charakteri-
sierung des Auflésungsvermogens vertreten. Eine géngige Definition der nominellen Auflésung
ergibt sich aus dem Verhaltnis des Werts der PSF am Ursprung (PSF(0)) zur der Gesamtfléche
unter dieser [Haacke et al., 1999]. Somit erhélt man den Ausdruck

1 o0
A = 5eE D) L ~ PSF(x)da, (2.37)

welcher fiir die weiteren Dimensionen analog definiert ist. Im Falle der kartesischen Abtastung
erhélt man so die Definition der Auflésung (auch Voxelgrofie) durch

FOV,.,.. 1
Ary,z = B2 = : (2.38)

Nx,y,z kaax,x,y,z

2.2.4 Grundlegende Prinzipien der Bildgebungstechniken

Bei den Bildgebungstechniken der MRT wird zwischen zweidimensionalen- (2D) bzw. dreidi-
mensionalen- (3D) Techniken unterschieden. Hierbei gliedern sich diese in zwei grundlegenden
Klassen, der Spin-Echo- (SE) und Gradienten-Echo-Sequenz (GRE).

Im vorangegangenen Abschnitt wurde bereits die Auswirkung eines iiberlagerten Gradienten-
feldes auf die Lamorfrequenz erlautert (vgl. Abschnitt 2.2.2). Der Umstand, dass geméfl Glei-
chung (2.29) eine ortsabhéngige Lamorfrequenz erzeugt werden kann, wird bei 2D-Techniken
zur Schichtselektion verwendet (vgl. Abbildung 2.3). Der iiberlagerte Gradient (0.B.d. A. G,)
fiihrt dazu, dass bei gleichzeitiger Anregung mit einem rechteckigen HF-Puls® mit Bandbreite
Aw nur ein bestimmter raumlicher Bereich, eine Schicht, angeregt wird. Dabei gilt fiir die
Schichtdicke:

Aw

Az = .
vG

(2.39)

4Dies entspricht einem quaderférmigen k-Raum-Volumen.
°Im Frequenzraum (k-Raum) im Idealfall ein sinc-Puls.
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A HFT HF-Puls
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Abb. 2.3: Schematische Darstellung der Schichtselektion in einer Dimension (z'-y'-Ebene): Ein z-
Gradient (rot) der Dauer T wéhrend der HF-Anregung mit einer bestimmten Bandbreite Aw fiihrt zu
einer selektiven Anregung im Bereich Az (A). Zur Kompensation der daraus resultierenden Dephasierung
wird ein z-Gradient mit inverser Stiarke und Dauer T /2 geschaltet (B).

Durch das gleichzeitige Schalten von Gradienten und HF-Puls mit der Dauer T kommt es ab
T = % zusdtzlich zu einer Dephasierung der Magnetisierung. Um Signalverluste zu vermeiden
wird ein kompensierender Gradienten mit negativer Amplitude der Dauer % gefahren, der
die Spinpakete wieder refokussiert. Die so angeregte Schicht muss anschliefend in den zwei
verbleibenden Dimensionen (hier: z’-, y’-Dimension) kodiert werden. Dafiir kann die Frequenz-

und Phasenkodierung angewendet werden. So kann gemafl

wo(z") =~v(Bo + Gy - 2') (Frequenzkodierung) (2.40)

eine ortsabhingige Frequenz wiahrend der Auslese und nach

oY) = % / Gy(t)-y'dt (Phasenkodierung) (2.41)

eine ortsabhingige Phase vor der Auslese aufgeprigt werden. Das Zusammenspiel dieser
Kodiertechniken ist in Abbildung 2.4 verdeutlicht. Die Anzahl der Kodierschritte N¢oq bestimmt
dabei die benttige Messzeit.

Bei einer 3D-Sequenz werden alle Spins des Probevolumens im sensitiven Bereich der Spule
durch einen nicht-selektiven HF-Puls angeregt. Anschlieend muss die Kodierung tiber die Phase
und Frequenz in alle Raumrichtungen vorgenommen werden. Bei einigen Auslesetechniken ist es
notig die verbleibende transversale Magnetisierung vor einer erneuten Auslese zu dephasieren
(engl. spoiling), was durch sogenannte spoiler-Gradienten nach der Auslese erreicht wird.
Die Variation der Anregungsphase des HF-Pulses, um ungewollte Phasenkorrelationen zu
vermeiden, wird als HF-spoiling bezeichnet.
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A schematischer k-Raum
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Abb. 2.4: Beispielhaftes Sequenzschema einer 2D-FLASH Sequenz (A) mitsamt schematischer Darstel-
lung der k-Raum-Manipulation (B) in Anlehnung an [Berger, 2013]. Nach einer Schichtselektion erfolgt
die Kodierung mit Hilfe von Phasen- (PE) und Frequenzkodierungsgradienten (FE). Die Wirkung im
k-Raum ist durch entsprechend eingefirbte Pfeile illustriert. Die doppelte Einfidrbung deutet darauf
hin, dass durch gleichzeitig geschaltete Gradienten diese Bewegung gleichzeitig ausgefiihrt wird.
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2.2.4.1 Signalgleichung

Eine effiziente Art der Auslese bietet die FLASH-Sequenz (engl. fast low angle shot) [A.Haase
et al., 1986]. Hier wird die Magnetisierung durch eine schnelle Abfolge von HF-Anregungen
bei kleinem Flipwinkeln © in einen Gleichgewichtszustand gebracht. Die Zeitdauer zwischen
den Anregungen wird dabei als Repetitionszeit (TR), die Zeitspanne zwischen der einzelnen
Anregung und dem Beginn der Auslese als Echozeit (TE) bezeichnet.

Wihlt man bei dieser Kleinwinkelanregung (© < 90°) TR ausreichend klein (TR < T7), bildet
sich nach einigen TR-Intervallen der Gleichgewichtszutand Mgg aus, wobei das detektierte
Signal {iber folgenden Zusammenhang

_TB (1 - 6_;3) _TIE
S = Mqg -sin(©)-e 2 = M- -sin(@)-e "2 (2.42)

_TR
1—cos(f)-e T

gegeben ist (FLASH-Gleichung). Dabei definiert sich der Flipwinkel, bei dem der Ausdruck in
Gleichung (2.42) maximal wird, iiber TR und 77 gemé&8

_TR
O = arccos <e 71 > (2.43)

und wird als Ernst-Winkel [Ernst et al., 1966] bezeichnet. Dieser ist somit abhéngig von den
gewdhlten Sequenzparametern und den Eigenschaften des zu messenden Objekts.
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2.2.4.2 Kontraste in der MRT

Uber die gewiithlten Sequenzparameter (TR, TE) konnen verschiedene Bildkontraste erreicht
werden. Die Grundlage dafiir bilden die variierenden Relaxationseigenschaften der Gewebe,
so dass diese mit unterschiedlicher Signalintensitdt zum aufgenommenen Bild beitragen. Im
Wesentlichen unterscheidet man zwischen einer Spindichte- (ps), T1- und T5-Wichtung.

So erhéalt man fiir kurze TE-Zeiten (TE < T5) und TR > T} einen Kontrast, der hauptséch-
lich von ps abhéngt, da sich die Magnetisierung vor einer erneuten Anregung wieder im
Gleichgewichtszustand befindet. Im Falle von TE <« T sowie kurzem TR (TR <T}) liegt eine
T1-Wichtung vor, so dass Gewebe mit kurzem 77 mehr Signal aufweisen als Gewebe mit lange-
ren T1-Zeiten. Bei langem TE und TR wird eine T5-Wichtung erreicht. Fir Anwendungen bei
Nicht-Protonen Daten wird oft ein ps-Kontrast gewéhlt, um so eine absolute Quantifizierungen
zu ermoglichen.

2.2.4.3 Signal-zu-Rauschverhiltnis

Bei vielen Anwendungen ist das Signal-zu-Rauschverhéltnis (engl. signal to noise ratio, SNR)
ein wichtiger Validierungsparameter. Fiir 3D-Techniken ist {iber

SNR x Az - Ay - Az - /Tro - VNEX (2.44)

die Proportionalitdt des SNR durch die gewéhlte Voxeldimension (Ax,Ay,Az), die Auslesezeit
Tro und die Anzahl der Anregungen (NEX) gegeben.

2.2.5 Anwendungen im Ultra-Hochfeld bei B, > 7T

Die Weiterentwicklungen in der Magnettechnologie ermoglicht die Realisierung von Ganzkorper-
Tomographen mit sehr starken Grundmagnetfeldern. Weltweit sind heute mehr als 60 Geréate
mit Bp=7T im Betrieb, die gemeinsam mit einigen Tomographen mit hoherer Feldstarke
(Bp=9,4T, 10,5 T, 11,7T) die Gruppe der Ultra-Hochfeld- (UHF) Tomographen bilden. In
Tierversuchen werden heutzutage sogar deutlich hohere Felder verwendet (By=21,1T [Fu et
al., 2005]) und auch fiir humane Anwendungen wird die Entwicklung von MR-Geréten mit
By=14T und hoher angestrebt [Budinger et al., 2016]. Eine umfassende Zusammenfassung
der méglichen Anwendung von UHF-Tomographen bietet der Ubersichtsartikel von Kraff et al.
[Kraff et al., 2015].

Der grofite Vorteil von UHF-Geréten besteht in der hardwarebasierten Steigerung des absoluten
Signals, da das verfiighare SNR mindestens einer linearen Abhéngigkeit von By folgt [Cao
et al., 2014]. Dies ist vor allem fiir die MRT von Atomkernen mit geringer NMR-Sensitivitét
(s. Tabelle 2.1) von Bedeutung. Erst die Verwendung von By > 7T ermdoglichte bei einigen
Atomkernen die Bildgebung bei akzeptablen rdumlichen Auflésungen und Messzeiten. Der
Einsatz von UHF-Tomographen birgt allerdings auch Herausforderungen. Die Anwendung von
HF-Pulsen im héheren Frequenzbereich, wie bei der "H-MRT, fiihrt neben einem erhéhten
Energieeintrag (Sicherheitsaspekt, vgl. Abschnitt 2.2.6), auch zu Interferenzeffekten, da in
biologischer Materie Wellenldngen in Koérperdimensionen (z. B. Agy ~ 11 cm bei v =300 MHz)
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auftreten. Diese beeintriachtigen die Homogenitit des Sendefeldes und fithren zu Inhomo-
genitdten der Bilddaten. Einen Losungsansatz bietet das parallele Senden durch mehrere
unabhéngige HF-Spulen (engl. parallel transmission, pTx) [Grissom et al., 2006; Katscher et
al., 2003], wodurch das Sendefeld gezielt moduliert wird und so die Bereiche von Interesse
homogen angeregt werden konnen.

2.2.6 Sicherheitsaspekte

Die Anregung der Spins im zu messenden Objekt erfolgt iiber die Einstrahlung von elektro-
magnetischer (EM) Strahlung im Frequenzbereich von v =14-500 MHz. Diese ist abhingig
vom betrachteten Atomkern und der zugrundeliegenden Stérke des Hauptmagnetfeldes. Die
Energie der einzelnen Photonen ist in diesem Frequenzbereich nicht ausreichend, um Molekiile
im Gewebe zu verdndern.

Eine wichtigere Rolle der Interaktion zwischen EM-Wellen und biologischer Materie spielen
thermische Effekte. Das magnetische Feld, das durch den Sendeteil der Spule erzeugt wird,
induziert geméafl dem Faradayschen Induktionsgesetz ebenso elektrische Felder im Gewebe.
Dadurch wird Energie deponiert, was zu einer Erwdrmung fithren kann und somit einen
signifikanten Sicherheitsaspekt der In-vivo-MRT darstellt. Dieser Energieeintrag P, wird
an MR-Geréten tiber die spezifische Absorptionsrate (engl. specific absorption rate (SAR))
iiberwacht. Fiir ein Gewebeelement mit Masse Am, Volumen AV sowie Dichte p ist der
SAR-Wert tiiber

SAR = AAPV (ft (AE) mv///wp ‘E *)’ av (2.45)

gegeben. Dabei ist AF, die absorbierte Energie in AV, ¢ die elektrische Leitfadhigkeit und
‘E(F’)‘ das zeitliche Mittel des Betrages des anliegenden elektrischen Feldes. Fiir eine MR-

Sequenz mit einfacher Anregung (z. B. 3D-FLASH Sequenz) zeigt sich folgende Proportionalitit
[Reiser et al., 2008]:

SAR « B - ©?- ﬁ (2.46)

Das zeitlich gemittelte SAR weist somit eine quadratische Abhingigkeit vom nominellen
Flipwinkel © sowie dem Grundmagnetfeld By auf und hat zudem einen linearen Zusammenhang
mit dem Betriebszyklus (engl. duty cycle). Dieser definiert sich aus dem Verhéltnis von Pulsldange
Tp und Wiederholzeit TR.

Eine zu starke Erwdrmung des Gewebes kann zu irreparablen Schéden fithren. Um die Sicher-
heit bei In-vivo-Messungen zu gewéhrleisten, wurden SAR-Grenzwerte fiir unterschiedliche
Korperregionen iiber internationale Normen und Regularien [IEC, 2015] festgelegt. So liegt der
SAR-Grenzwert fiir Volumenspulen zur Anwendung am Kopf, gemittelt iiber einen Zeitraum
von 6 min, bei SAR =3,2 kwg. Fiir UHF-Anwendungen (Frequenzbereich v > 150 MHz) miissen
zusétzlich Interferenzeffekte der EM-Wellen (vgl. Abschnitt 2.2.5) im Hinblick auf lokale
SAR-Uberhéhungen beriicksichtigt werden. Um die Verteilung der lokalen SAR-Werte prizise
im heterogenen Korpermodell vorherzusagen, muss auf numerische Verfahren zuriickgegriffen
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werden. Einen umfassenden Uberblick iiber diese Methoden liefert die Literatur [Fiedler et al.,
2017].

2.2.6.1 SAR-Uberwachung

An klinischen Tomographen wird der SAR-Wert im laufenden Betrieb iiberwacht und vorher-
gesagt, da dieser nicht direkt gemessen werden kann. Daher wird die in die Spule eingespeiste
HF-Sendeleistung Pyr mit der maximal zugelassenen Sendeleistung Pyr max verglichen. Diese
ist fiir jede HF-Spule, die am Tomographen registriert ist, hinterlegt und wird {iber einen
voreingestellten Sicherheitswert (spulenspezifischer k-Faktor, k) fiir jede angewendete Sequenz
iiber

PHF, max — (247)
berechnet. Fiir Kopfvolumenspulen muss dieser Wert entsprechend der maximal zulédssigen
Exposition skaliert werden. Uberschreitet die applizierte HF-Leistung den zuvor benannten
Grenzwert, wird die Messung aus Sicherheitsgriinden abgebrochen. Der k-Faktor spiegelt dabei
die elektromagnetischen Eigenschaften der Spule wider und beriicksichtigt somit beispielsweise
die auftretenden Verluste in den Leitungsstrukturen. Er ist ein Maf fiir die im Messobjekt
absorbierte Energie.
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2.3 Bildgebung von Nicht-Protonen Kernen

Aus vorangegangenen Uberlegungen zur NMR-Sensitivitit ergeben sich fiir die Bildgebung
anderer Atomkerne als Wasserstoff (!H) besondere Herausforderungen. Diese Gruppe an
physiologisch interessanten Atomkernen (z.B. 2Na, 33Cl, 170, 3P, Mg, 3K, °F) werden
in der MR-Bildgebung als Nicht-Protonen-Kerne oder sogenannte X-Kerne bezeichnet. Wie
in Tabelle 2.1 aufgelistet, haben diese Kerne durch ihre physikalischen Eigenschaften eine
deutlich geringere relative NMR-Sensitivitit als der 'H-Kern.

In der In-vivo-Anwendung ist zusétzlich die absolute Konzentration gegeniiber den Wasserstoft-
kernen reduziert, was zu einer Herabsetzung des messbaren Signals fithrt. So ist beispielsweise
die Konzentration von 2*Na*-Ionen mit 5-15 %"1 im Intrazellul&rraum und 135-155 %‘)1 im
Extrazelluldrraum im Mittel um ca. das 1100-fache geringer als die In-vivo-Konzentration von
'H. Bei anderen Kernen ist die natiirliche Haufigkeit stark verringert, so dass eine verminderte
Anzahl an Spins pro Volumen zur Magnetisierung beitragt, was das Gesamtsignal vermindert.
Ein besonderes Beispiel hierfiir ist der '7O-Atomkern, der nur eine 0,037%-ige natiirliche
Hiufigkeit (exa) aufweist [Alder et al., 1951]. Durch die Verwendung von UHF-Tomographen
mit By >3 T kann das SNR in der X-Kernbildgebung deutlich gesteigert werden (vgl. Ab-
schnitt 2.2.5). Aus Gleichung (2.27) ergibt sich zunéchst eine quadratische Abhéngigkeit der
Sensitivitdt mit der Grundmagnetfeldstérke; da aber ein ebenso auftretender linearer Anstieg
des Rauschens mit wy vorliegt [Haacke et al., 1999; Hoult et al., 1979], ergibt sich eine effektive
Abhéngigkeit von

SNR o enxal (I 4 1) (Az)* 4% By, (2.48)

wobei (A:U)3 die gewéahlte nominelle rdumliche Auflésung, v das gyromagnetische Verhéltnis
und I den Kernspin des betrachteten Atomkerns bezeichnet. Trotzdem miissen bei UHF
X-Kernanwendungen (Az)* = (2,0mm)? bis (10,0mm)? und lingere Messzeiten Tacq von
T acq =5-15min gewédhlt werden, um ein ausreichend hohes SNR zu erreichen.

Eine weitere Schwierigkeit bilden die bei Kernen mit Kernspin I > % vorhandenen Quadrupo-
leigenschaften, welche zu stark verkiirzten Relaxationscharakteristiken fithren. Der dadurch
vorhandene schnelle Zerfall der transversalen Magnetisierung erfordert spezielle Auslesetech-
niken, um das nach der Anregung vorhandene Signal effizient auslesen zu kénnen. In den
folgenden Abschnitten wird im Detail auf die Relaxationsmechanismen eingegangen, sowie das
Grundprinzip der Auslesetechniken bei der X-Kernbildgebung eingefiihrt.

2.3.1 Quadrupolwechselwirkung und Relaxationsmechanismen

Atomkerne mit Spin I > % besitzen durch eine von der Kugelsymmetrie abweichenden La-
dungsverteilung ein elektrisches Quadrupolmoment (). Die damit verkniipfte Quadrupolwech-
selwirkung stellt einen zusétzlichen effektiven Relaxationspfad dar. Im folgenden Abschnitt
wird eine kurze Herleitung skizziert.

Ein Atomkern ist in der Regel von Ladungstrédgern mit einer Ladungsverteilung p(x) umgeben,
die ein elektrisches Potential ¢(a) am Kernort erzeugen. Die sich daraus ergebende potentielle
Energie F ist in klassischer Betrachtung tiber
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jo / (P (r)d3e (2.49)

gegeben. Eine Taylorentwicklung zweiter Ordnung von Gleichung (2.49) um =0 (i,j = 1,2,3)
ergibt:

E = poK, —1—2 ((‘31’) ) /p Va;d3x 4 = Z <8x £ ) /p Jriz;diz.  (2.50)
1/ (z= ? J

Hier bezeichnen x; und z; die kartesischen Koordinaten und K, die jeweilige Kernladung. Der
erste Term in Gleichung (2.50) ist die Coulomb-Energie einer punktférmigen Ladungsverteilung
und fiir die weitere Betrachtung nicht relevant. Der zweite Term, der eine Dipolwechselwirkung
beschreibt, verschwindet aus der Uberlegung, dass der quantenmechanische Erwartungswert
des Kerndipolmoments Null ist. Somit verbleibt der dritte Term, der sich mit Hilfe des
symmetrischen 3x3 Tensors des elektrischen Feldgradienten (EFG) ¢;; und einer geeigneten
Basis zu

1 513 . ¢ .
=3 Z Dis /p(a:)xid x mit Y = 5 (2.51)
i YU/ (2=0)

diagonalisieren lasst. Der Ausdruck (2.51) wird anschlieSend mit der Definition des Kernqua-
drupolmoments @Q;;°

Qii = /p(:c) (356? — 7‘2) d3r mit r? = x% + x% + x%, (2.52)

zZu
1
=5 > 0iQii (2.53)

umgeformt, wobei Eg den Quadrupolterm von E®) beschreibt. Verwendet man den spurfreien
Tensor ¢; = Vi + % (Ayp) 6ii (Vii, EFG-Tensor) und nutzt die Spurfreiheit von Q;; aus, erhélt
man den Ausdruck

1 1
=52 VuQu  undmit beliebiger Basis g = = > VijQij. (2.54)

Zum eben eingefithrten EFG-Tensor tragen nur Ladungen auflerhalb des Kernortes bei, so
dass diese Wechselwirkung eine intramolekulare Interaktion darstellt. Der quantenmecha-
nische Ausdruck der Quadrupolwechselwirkung wird mit Hilfe des quantenmechanischen
Ladungsoperators

Die allgemeine Formulierung lautet: Q;; = f p(x) (3x¢mj - 52‘j7'2) d3r.
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p(r) = ez o(r—rp) (2.55)
P

und Summation iiber alle Kernprotonen P hergeleitet. So erhélt man durch Einsetzen in
Gleichung (2.52) die Formulierung

QAZ']' = CZ (3i'ip.’i‘jp — 51]7%3) N (2.56)
P

die als Quadrupoloperator bezeichnet wird. Hieraus ergibt sich der Hamilton-Operator der
Quadrupolwechselwirkung zu

1 .
Hq = 2> VijQy. (2.57)
ij

Betrachtet man nun den Fall eines starken dufleren Magnetfeldes (ﬁ 7 > H Q), so wird die Qua-
drupolwechselwirkung als schwache Storung der zuvor eingefithrten Zeemann-Wechselwirkung
angesehen. Der Hamilton-Operator hierfiir ergibt sich tiber

ﬁ:ﬁo—{—ﬁz—{—ﬁQ, (2.58)

dessen Energiewerte mit Hilfe der Storungsrechnung erster Ordnung aus den Eigenwerten
errechnet werden konnen. Mit den Eulerwinkeln («, f3), die die relative Lage von V;; gegentiber
By definieren, ergibt sich mit dem Asymmetrieparameter n (n = %) des EFG-Tensors
somit die potentielle Energie

2 1 1
= 4]:21(_]?1) 5(3 cos? B —1) + 37 sin? 8 cos 204] {3m2 —I(I+ 1)} . (2.59)

Es bilden sich (27 + 1) Energieniveaus aus, die abhiingig von m? (magnetische Quantenzahl)
sind. Diese quadratische Abhéngigkeit fiihrt zu Verschiebung der Niveaus mit identischen
|m| um den gleichen Betrag (vgl. Abbildung 2.1). Liegt beispielsweise eine axiale Symmetrie
(n=0) vor, bilden sich bei einem I = % Kern somit 2/ Resonanzlinien aus.

2.3.1.1 Betrachtung von Relaxationsmechanismen von Quadrupolkernen

Im Allgemeinen kann die Riickkehr der ausgebildeten Magnetisierung ins Gleichgewicht als
statisch fluktuierende Wechselwirkung der Kernspins mit deren Umgebung beschrieben werden
(vgl. Abschnitt 2.1.3). Neben der magnetischen Dipol-Dipol-Wechselwirkung, die bei Kernen
mit :% mafigeblich zur Relaxation beitrégt, steht bei Kernen mit I > % mit der elektrischen
Wechselwirkung (Quadrupolwechselwirkung) ein weiterer Relaxationspfad zur Verfiigung.
Die Stéirke liegt bei letzterer mit 106 — 10® s~! um mehrere Gréfenordnungen iiber der
magnetischen Wechselwirkungstérke (10* — 10° s~1). Daher kann bei der Beschreibung von
Relaxationsprozessen fiir Kerne mit I > % die magnetische Wechselwirkung in erster Naherung
vernachlissigt werden [Werbelow, 1996].
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2.83. Bildgebung von Nicht-Protonen Kernen

FEin wichtiges Konzept in der Beschreibung der Relaxationsprozesse bildet die Korrelations-
funktion K (t), die durch

K(t) = (F()F(t + 7)) (2.60)

gegeben ist. Hier beschreibt F(t) die Wechselwirkung des betrachteten Kerns mit seiner
Umgebung und 7 eine zeitliche Verschiebung zu Ursprungsstellung. Nach der BPP-Theorie der
Relaxation [Bloembergen et al., 1948] kann fiir K (¢) ein mono-exponentieller Abfall mit der Zeit-
konstanten 7., der sogenannten Korrelationszeit, angenommen werden. Bei Quadrupolkernen
ist 7. ein Maf fiir die Fluktuation des EFG-Tensors und ein bestimmender Faktor fiir die Ab-
schitzung der erwartbaren Relaxationscharakteristik. Die Fourier-Transformierte von K ()

W = [T Kme (2.61)

wird als spektrale Dichtefunktion J(w) bezeichnet, deren Halbwertsbreite somit proportional
zu 7, des betrachteten Atoms oder Molekiils ist. Im Falle vorliegender elektrischer Wech-
selwirkungen wird das 71- und Th-Verhalten als Summe von I + % Exponentialfunktionen
beschrieben [Hubbard, 1970]. Fiir Kerne mit [ = % kann eine analytische Losung der Relaxa-
tionscharakteristik gefunden werden [Jaccard et al., 1986; van der Maarel, 2003]. So lassen
sich beispielsweise die Relaxationsprozesse des 23Na-Kerns (I = %) zunéchst bi-exponentiell
umschreiben und nehmen, je nach beriicksichtigter Umgebung, auch einen mono-exponentiellen
Charakter an. Fiir eine genaue Herleitung wird auf die Literatur verwiesen [Jaccard et al.,

1986; van der Maarel, 2003; Nagel, 2009].

Betrachtet man den Fall von wgr, < 1 (engl. extreme-narrowing regime), wie er z.B. bei
Fliissigkeiten vorliegt, so kann die Relaxation allgemein als mono-exponentieller Abfall mit den
Zeitkonstanten T und Ty [Abragam, 1961] charakterisiert werden. Diese Zerfallskonstanten
sind dann {iber

2
1 1 3 2I+3 n? e2qQ
S R .y . 2.62
T, T 4012(21—1)<+3>< K (2:62)

Kopplungskonstante von I:IQ

gegeben. Nach Gleichung (2.62) ergibt sich eine alleinige Abhéngigkeit von 7.. Dadurch sind die
quadrupolaren Relaxationszeiten in diesem Regime unabhingig” von By [Zhu et al., 2001].

Einen Spezialfall bildet der fiir diese Arbeit relevante '"O-Atomkern (I = 3). Dessen Cha-
rakteristik der transversalen Relaxation wird in Wasser (wg7. < 1) zusétzlich von skalarer
Kopplung und Austauschprozessen zwischen Protonen beeinflusst [Meiboom, 1961]. Dadurch
gilt bei 7O der Zusammenhang T} > T». Im Gewebe werden, folgt man Gleichung (2.62),
T»-Zeiten von T < 5ms erwartet [Zhu et al., 2011].

Wenn die extreme-narrowing-Bedingung in der Betrachtung des '7O-Kerns nicht mehr vorliegt,
miissen die Exponentialanteile der Zerfallscharakteristik numerisch errechnet werden. Eine
analytische Losung wie fiir Atomkerne mit [ = % ist dann nicht mehr méglich. In den Arbeiten

"AuBerhalb des extreme-narrowing-Regimes tritt eine Bo-Abhiingigkeit auf [Nagel et al., 2016].
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von Bull et al. [Bull et al., 1979] wird eine Losung vorgestellt, bei der sich die Relaxation des 17O-
Kerns als Summe aus drei Exponentiallfunktionen darstellen ldsst, deren Wichtungsfaktoren
abhéngig von der vorliegenden Gréfle wyt. ist. Eine detaillierte Darstellung der Abhéngigkeit
dieser Faktoren findet sich in der Literatur [Bull et al., 1979].

Insgesamt ergeben sich fiir Kerne mit I > % stark verkiirzte Relaxationszeiten gegeniiber denen
des Wasserstoftkerns. Dies macht die Verwendung von speziellen Auslesetechniken notwendig,
die im néchsten Abschnitt eingefiihrt und detaillierter in Kapitel 3.2.1 betrachtet werden.

2.3.2 Radiale Auslesetechniken

Bei kartesischen k-Raum-Auslesen (vgl. Abschnitt 2.2.4) sind nach der Anregung und vor der
Auslese Phasen- und Schichtkodierungsgradienten geschaltet. Unter Beriicksichtigung aller Pa-
rameter (z. B. Gradienteneigenschaften) sind bei diesen Techniken die Echozeiten auf TE > 1 ms
beschriankt. Fiir X-Kerne verwendet man aufgrund der schnellen Relaxationskomponenten
Trajektorien, die radial und ausgehend vom k-Raum-Zentrum die Daten erfassen kénnen (vgl.
Abbildung 2.5). Dies erméglicht deutlich kiirzere TE-Zeiten (TE < 0,5ms) und eine grofiere,
detektierbare transversale Magnetisierung zu Beginn der Akquisition bei Atomkernen mit
schneller T5-Charakteristik.

Bei dreidimensionalen radialen Ausleseschemata beginnt die Datenakquisition direkt nach
der Anregung, zeitgleich mit den drei Auslesegradienten (G, Gy, G). Die Auslesezeit und
Gradientenstirke G legen die nominelle Bildauflosung tiber das erreichte kyax fest (analog
zum kartesischen Fall, vgl. Abschnitt 2.2.3.1). Dabei ist die Ausleserichtung der einzelnen
Projektionen in Polarkoordinaten durch den Azimutal- und Polarwinkel (¢, 0) tiber

G = Gsinfcos ¢
Gy = Gsinfsin ¢ (2.63)
G, = Gcosb

definiert. Es ergibt sich ein kugelférmiges k-Raum-Volumen, das i.d.R. homogen {iber
N Projektionen abgetastet werden muss. Neben der Auslese auf radialen Speichen, deren
Endpunkte isotrop auf der Kugeloberfliche verteilt werden, gibt es auch Ansétze, spiralférmige
Ausleseztige (engl. twisted projection imaging, TPI) zu verwenden [Boada et al., 1997]. Hier
wird das Volumen in Ny Kegel aufgeteilt und entlang der Manteloberfliche abgetastet.

Eine Weiterentwicklung der konventionellen, speichenférmigen Auslese bildet die dichtean-
gepasste Radialsequenz [Nagel, 2009]. Zur Steigerung der SNR-Effizienz wird hier die Aus-
lesegeschwindigkeit auf jeder Speiche angepasst, um in radialer Richtung eine homogenere
Datenverteilung zu erreichen. Bei allen radialen Techniken liegen die k-Raum-Punkte in der
Regel nicht mehr auf einem kartesischen Gitter, was die Anwendung einer FFT zum Zweck der
Rekonstruktion verhindert. Dies erfordert eine spezielle Nachbearbeitung der Rohdaten, um
weiterhin eine leistungsfahige Datenverarbeitung zu gewéhrleisten. Eine detaillierte Betrach-
tung der in dieser Arbeit verwendeten radialen Auslese- und Rekonstruktionstechnik erfolgt in
Abschnitt 3.2.1.
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ky,max —0

k-Raum-Punkt

Abb. 2.5: Schematische zweidimensionale Darstellung
der radialen Auslesetechnik. Ausgehend vom k-Raum-
Zentrum werden die einzelnen Datenpunkte auf Spei-
chen bis zum maximalen k-Raum-Punkt k., akquiriert.
Nach der Anregung beginnt i.d. R direkt die Auslese,
was TE < 0,5ms erlaubt. Fiir X-Kerne kénnen so die

Signalanteile mit sehr schnellen Relaxationscharakteris-
tiken ausreichend friih detektiert und vermessen werden.
Im dreidimensionalen Fall werden die Endpunkte der
Projektionen isotrop auf der das k-Raum-Volumen auf-
spannenden Kugeloberfldche verteilt.

X,max

2.3.2.1 Nyquist-Kriterium bei radialer Auslese

Die Kugelsymmetrie des k-Raums verdndert auch das Nyquist-Kriterium zur artefaktfreien
Darstellung des gewéahlten Objekts (vgl. Abschnitt 2.2.3). Die radialen Speichen haben auf
der Kugeloberfliche mit Radius kyax den grofiten Abstand zueinander. So ergibt sich mit der
Objektgrofe O und Ausdruck (2.36) die Anzahl der benétigten Projektionen N,, [Bronstein et
al., 2013] iiber

(2.64)

2
N, > 47 (kmaxO)? = 47 <F0V> ,

2Azx
wobei Az die gewihlte nominelle rdumliche Auflésung und FOV den sich wiederholenden Bild-
bereich bezeichnet. Hier definiert sich das Verhéltnis (Rsam = %) als Unterabtastungsfaktor,
wobei im Falle von starker radialen Unterabtastung (Rgam > 5) rauschartige Unterabtastungs-

artefakte entstehen. Fiir eine dreidimensionale radiale Auslese konnte gezeigt werden, dass
Werte von Rgam > 5 keine limitierenden Artefakte erzeugen [Barger et al., 2002].

2.3.3 Die Punktantwortfunktion

In einem vorangegangenem Abschnitt (vgl. Abschnitt 2.2.3) wurde bereits erwdhnt, dass
die rdumliche Auflésung des Bildgebungsprozesses durch die Modalitit der PSF beschrieben
werden kann. Das kontinuierliche, unendlich ausgedehnte k-Raum-Signal wird durch eine
endliche Abtastfunktion bei k. begrenzt. Dieser Vorgang kann als Multiplikation des Signals
mit einer Filterfunktion h(k) beschrieben werden. In diesem Zusammenhang wird die PSF
als die Funktion definiert, die die Abbildung einer idealisierten Punktquelle beschreibt. Der
Bildgebungsprozess kann somit als Faltungsoperation iiber

S (x)

=V (z) ® PSF () (2.65)

ausgedriickt werden. Dabei bezeichnet S (x) die gemessene Signalverteilung und V (x) die
ideale, nicht messbare Ausdehnung des Signals. Die Eigenschaften der PSF héngen von der
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Art der k-Raum-Auslese, sowie den physikalischen Eigenschaften des vermessenen Atomkerns
ab und lésst sich iiber die Fourier-Transformierte des Abtastvolumens errechnen (eine ge-
nauere Betrachtung erfolgt in Abschnitt 3.3.3). Als Maf3 der vorliegenden Auflésung kann
die Halbwertsbreite (engl. full width at half mazimum, FWHM) der jeweilig vorliegenden
PSF verwendet werden. Die reale Auflosung ergibt sich demnach tiber die Multiplikation der
nominellen rdumlichen Auflésung mit der FWHM der PSF.

Abb. 2.6: Qualitativer Vergleich und Beispiel einer :Z‘?:::Q::’?;‘t’;imn
simulierten kartesischen (blau) und radialen PSF (rot) .
im Ortsraum. Es wurde ein kubisches bzw. quaderfér-
miges und kugelférmiges k-Raum-Volumen simuliert.
Die Auslesetechnik beeinflusst dabei die FWHM der
jeweiligen PSF. Eine radiale Auslese fiihrt dabei zu
FWHMRg,q = 1,59 [Rahmer et al., 2006], wohingegen
die PSF einer kartesische Technik FWHMy,, = 1,21
besitzt.
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Die Verwendung einer radialen Auslesetechnik (vgl. Abschnitt 2.3.2) anstelle einer kartesischen
Methode fithrt zu einer zusétzlichen Verbreiterung der PSF. Hier wird statt eines kubischen oder
quaderférmigen k-Raum-Volumens, wie es bei konventionellen, kartesischen Sequenzen der Fall
ist, ein Kugelvolumen abgetastet. Daher ergibt sich eine FWHM von FWHMg,q = 1,59 [Rahmer
et al., 2006] gegeniitber FWHMK,, = 1,21, welche sich aus der Fourier-Transformierten der sinc-
Funktion ergibt (vgl. Abbildung 2.6). Eine zusétzliche Verwendung von Rekonstruktionsfiltern
sowie die schnellen Relaxationscharakteristiken (7»-Relaxation) einiger Kerne fithren dartiber
hinaus zu einer zusétzlichen Verbreiterung der FWHM. In extremen Anwendungen kann eine
Reduktion der nominellen Auflésung um das 2,5-fache vorliegen (bspw. 17O-MRT). Trotzdem
werden bei der X-Kernbildgebung vornehmlich radiale Auslesetechniken angewendet, um im
Gegensatz zu kartesischen Techniken die schnell zerfallenden Signalanteile detektieren zu
koénnen.

2.3.4 Partialvolumeneffekte

Die zuvor eingefiihrten Eigenschaften der X-Kerne verdndern auch die Betrachtung der ab-
soluten Quantifizierung des gemessenen Signals. Uber das Konzept der PSF konnen Effekte
beschrieben und erklért werden, die zusammenfassend als sogenannte Partialvolumeneffek-
te (PVE) kategorisiert werden kénnen. Die Verbreiterung der Signalverteilung, die tiber
Gleichung (2.65) mathematisch beschrieben wird, fithrt ebenso zu einer Verminderung der
maximalen Signalintensitét. Die urspriingliche Signalverteilung V' (x) wird also verbreitert und
abgeschwécht detektiert. Werden nun n angrenzende Objekte (Kompartimente) mit jeweiliger
Intensitét [, betrachtet, wie in Abbildung 2.7 A dargestellt, kommt es in den Grenzbereichen
zu Signaliiberlappungen (engl. spilling) der einzelnen Signalverteilungen.

Aufgrund der niedrigen Sensitivitdt der X-Kerne miissen, wie bereits erwéihnt, nominelle
riumliche Auflésungen von (Az)? = (2,0mm)? bis (10,0mm)? verwendet werden. Dadurch
ist die Kantenlédnge der gewédhlten Bildeinheit (Voxel) oft in der selben Gréfienordnung wie
das zu vermessende Objekt, was die verfilschenden Eigenschaften der spilling-Effekte bei
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der Signalwertquantifizierung verstarkt. Zuséatzlich werden wegen der schnellen T5-Relaxation
radiale Auslesetechniken eingesetzt und zur Verbesserung des SNR glidttende Filter (z.B.
Hamming-Filter) in der Rekonstruktion verwendet. Diese beeinflussen die PSF ebenso wie die
verwendeten Auslesetechniken (vgl. Abschnitt 2.3.3).

Ein weiterer Effekt wird durch die diskrete Abtastung und Einteilung des Objektvolumens in
endliche Bildeinheiten hervorgerufen. Da die Grenzen von Kompartimenten meistens nicht mit
den Abmessungen der Voxel {ibereinstimmen, kann ein betrachtetes Grenzvoxel aus mehreren
(mindestens zwei) Kompartimenten unterschiedlicher Eigenschaften und volumetrischer Anteile
bestehen (vgl. Abbildung 2.7B.1). Das erhaltene Signal entspricht dann einer Mittelung der
Intensitaten (vgl. Abbildung 2.7 B.2) und spiegelt nicht mehr die reale Verteilung des Signals
bzw. Kompartiments wider. Diese Mittelung der Intensitédten in Voxeln in Grenzbereichen
zweier oder mehrerer Kompartimente wird als sogenanntes vozel-sharing bezeichnet. In vielen
Anwendungen der X-Kernbildgebung kénnen diese Effekte durch nachtrégliche Interpolation
minimiert werden, wodurch bei der absoluten Quantifizierung des Signals die zuvor erwéhnten
spilling-Effekte dominieren.

Bei quantitativen In-vivo-Anwendungen fiihren die systematischen Fehler der PVE oft zu
einer erheblichen Unter- oder Uberschiitzung des gemessenen Signals. Fiir die Bestimmung
der absoluten Konzentration oder zur Evaluierung von funktionellen Parametern miissen
Techniken angewendet werden, die die Signalanteile separieren kénnen und so eine verbesserte
Abschitzung der realen Signalintensitéit ermoglichen. Ein Uberblick iiber vorhandene und in
dieser Arbeit verwendete Ansétze wird in Abschnitt 3.4 gegeben.
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Abb. 2.7: Schematische Darstellung von Uberlappungseffekten (spilling-Effekte) bei drei Kompar-
timenten (A) und der Mittelung von Intensitédtswerten in Voxeln in Grenzbereichen von zwei oder
mehr Kompartimenten (vozel-sharing) (B). Beide Effekte werden zusammenfassend als Partialvolu-
meneffekte (PVE) bezeichnet. A: die gemessene Intensitét in den jeweiligen Kompartimenten K1-K3
werden durch spilling-Effekte verfidlscht. Die einzelnen Anteile sind schematisch tiber die schraffierten
Flichen visualisiert (zur Verbesserung der Ubersichtlichkeit wurde auf die Darstellung der gemessenen
Verteilung von K3 verzichtet). So beeinflusst beispielsweise das Signal von K1 das gemessene Signal der
beiden anderen Kompartimente. B: durch endliche VoxelgréBen wird die reale Signalverteilung (B.1)
in geteilten Voxeln gemittelt dargestellt (B.2). Dieser Effekt wird als vozel-sharing bezeichnet.
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2.4 Messung des zerebralen Sauerstoffumsatzes

Das Sauerstoffmolekiil nimmt im Energiehaushalt der meisten Organismen eine zentrale Rolle
ein. Fir diese Arbeit ist vor allem der biochemische Prozess der Engergiegewinnung im Inneren
einer Zelle (Zellatmung) relevant, um das grundlegende Prinzip der dynamischen *O-MRT zu
erldutern und das metabolische Modell abzuleiten. Der Prozess des Gasaustauschs zwischen
Organismus und Umgebung (dufere Atmung) ist interessant fiir den Aufbau und die Analyse
eines Inhalationssystems. In diesem Abschnitt werden neben den physiologischen Grundlagen
auch die Moglichkeiten der Quantifizierung des zerebralen Sauerstoffumsatzes skizziert, dabei
vor allem auf den direkten Nachweis mit Hilfe der '“O-MRT eingegangen und die metabolischen
Modelle eingefiihrt.

2.4.1 Physiologische Grundlagen

Der Gasaustausch geschieht beim Menschen iiber die Lunge. Der eingeatmete Sauerstoff gelangt
iiber die Verastlungen der Luftrohre und der Bronchien zu den Alveolen (Lungenbléschen).
Dort findet der Gasaustausch statt, der den molekularen Sauerstoff (O2) an das arterielle Blut
(Hamoglobin, Hb) bindet (Sauerstoffbindung) und anschlieend zu den Zellen transportiert.
Das durchschnittliche Gesamtvolumen der Lunge betrigt ca. 6,0 L. Bei normaler, regelméfliger
Atmung ist das Volumen pro Atemzug ca. Vaz =0,5L [Schmidt et al., 2011]. Mit einem
durchschnittlichen anatomischen Totvolumen von Va,, =0,15L £ 0,05L [Schmidt et al., 2011]
tragen somit V,es=0,35L +0,05L zum Gasaustausch bei. Das restliche Volumen wird als
inspiratorisches und exspiratorisches Reservevolumen bereitgestellt oder als Residualvolumen
zum Erhalt des arteriellen Sauerstoff-Partialdrucks verwendet [Kurtz et al., 2010].

Das mit Sauerstoff beladene Hb-Molekiil erreicht iiber die Blutbahnen die Zellen, in denen
der biochemische Stoffwechselprozess stattfindet, der unter anderem den Hauptenergietréger
Adenosintriphosphat (ATP) synthetisiert. Als Ausgangsstoff der Synthese dient neben O,
auch Glucose (CgH1206). Beide Stoffe werden in einem Vorgang, der sich iiber die chemische
Gleichung

CgH1206 + 609 — 6 COy + 6 H,O (2.66)

beschreiben lasst, reduziert. Dabei werden neben der fiir den Metabolismus verwertbaren
Energie in Form von ATP auch Kohlendioxid (CO3z) und Wasser (H2O) produziert. Diese
Produkte werden anschliefend wieder iiber den Blutstrom ausgewaschen bzw. ausgeatmet.
Der gesamte Prozess der Energiegewinnung kann in vier Unterabschnitte eingeteilt werden:
Glykolyse, oxidative Decarboxylierung, Citratzyklus und Atmungskette. Im Folgenden werden
diese Abschnitte der aeroben Zellatmung kurz vorgestellt sowie in Abbildung 2.8 schematisch
dargestellt.

1) Glykolyse: der erste Schritt der Energiegewinnung lauft im Zytoplasma ab und
spaltet den Ausgangsstoff Glucose in mehreren Zwischenschritten zu Pyruvat und ATP
(Nettobilanz: 2 Pyruvat und 2 ATP).
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2) oxidative Decarboxylierung: ist ein vorbereitender Schritt des Citratzyklus und
geschieht in der Mitochondrienmatrix. Dem Pyruvatmolekiil wird COy abgespalten und
iiber eine Redoxreaktion Acetyl-Coenzym A (Acetyl-CoA) produziert.

3) Citratzyklus: biochemischer Kreislaufprozess, mit Acetyl-CoA als Startmolekiil;
findet in der Matrix der Mitochondrien oder im Zytoplasma der Zelle (Prokaryoten) statt.
Das namensgebende Zwischenprodukt (Citrat, Anion der Citronensdure) wird nach dem
ersten Reaktionsschritt produziert. Wahrend des mehrstufigen Ablaufs werden neben
ATP auch verschiedene Zwischenprodukte fiir Biosynthesen (z. B. Nicotinamidadenin-
dinukleotid (NADH) und Flavin-Adenin-Dinukleotid (FADH;) als Reduktionsmittel)
bereitgestellt. Diese dienen unter anderem zum vollstdndigen Abbau der Glucose in der
Atmungskette.

4) Atmungskette: letzter Schritt der Glucoseverwertung in den Mitochondrien, bei
dem der grofite Teil der ATP-Molekiile synthetisiert wird. In mehreren exothermen
Einzelreaktionen entsteht aus Oy und H™ Wasser. Die daraus entstehende Energie wird
zur Herstellung von ATP genutzt und als oxidative Phosphorylierung bezeichnet. Die
Nettoausbeute liegt bei 28 ATP. Insgesamt kénnen im gesamten Stoffwechselvorgang,
je nach genutzten Transportvorgingen, aus einem Mol Glucose 30 oder 32 Mol ATP
synthetisiert werden.

Zellmembran

oxidative Citrat-
Decarboxylierung zyklus NADH
Acetyl-CoA ( FADH,

Abb. 2.8: Schematische Darstellung der ae-
roben Atmung mit den vier beschriebenen
Hauptschritten (Glykolyse, oxidative Decar-
boxylierung, Citratzyklus und Atmungsket-
te) sowie den wichtigsten Zwischenproduk-
ten. Glucose, herangetragen iiber die Blut-
bahn, wird tiber mehrere Schritte reduziert,
wobei energiehaltige Phosphorverbindungen
entstehen (ATP). Im letzten Schritt der At-
mungskette findet eine Reaktion statt, die
aus Oy (Blutsauerstoff) und Ht Wasser pro-
duziert. Uber den Reaktionsschritt der oxi-
dativen Phosphorylierung wird der Hauptteil
der ATP-Produktion erzielt.

Pyruvat

Zytoplasma

—_— Glucose ‘ —
Kapillare 02 als Hb02

Der in diesem Gesamtprozess notige Sauerstoff sowie die Glucose werden iiber die Blutbahn
herangetragen. Wird der spezielle Fall von Nervenzellen (bspw. Gehirnzellen) betrachtet,
passieren die Nahrstoffe zusdtzlich die hochselektive Blut-Hirn-Schranke. Der molekulare
Sauerstoff wird in der Atmungskette, nach der Diffusion durch die Zell- und Mitochondri-
enmembran, verbraucht und zu Wasser reduziert. In Gehirnzellen bezeichnet man die Rate
des Sauerstoffverbrauchs {iber den Prozess der oxidativen Phosphorylierung als zerebraler
Sauerstoffumsatz (CMROs3). Ein Hauptanteil der im Gehirn produzierten Energie wird fir
elektrophysiologische Prozesse wie Signaliibertragung oder interneuronale Kommunikation
verwendet. So kann der CMRO2-Wert Aufschluss iiber den gesamten Energiehaushalt der
Zelle sowie liber die Viabilitdt des betrachteten Gewebes geben.
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2.4.2 Ansiatze zur Bestimmung des CMRO,-Wertes

Im vorangegangen Abschnitt wurde bereits die zentrale Rolle des Sauerstoffs im Energiechaus-
halt der Zellen und insbesondere der Gehirnzellen erldutert. Einen besonderen Fall bilden
Tumorzellen, da diese trotz vorhandenem Blutsauerstoff einen abweichenden anaeroben Stoff-
wechselpfad nutzen. Dieser Umstand wird als sogenannter Warburg-Effekt [Miles et al., 2008;
Warburg et al., 1923] bezeichnet. Die dort stattfindende anaerobe Glykolyse hat einen weitaus
geringen ATP-Ertrag als die aerobe Atmung gesunder Zellen. Im Gegensatz zu einem er-
krankten werden in einem gesunden Gehirn ca. 90 % der ATP-Produktion von der oxidative
Phosphorylierung abgedeckt [Beal, 1992].

Somit ist es von Interesse, den CMRO2-Wert lokalisiert zu quantifizieren, da aufgrund
der genannten Verdnderung im Energiehaushalt (aerob zu anaerob) die Kartierung des
CMROg2-Wertes als diagnostischer Parameter in der Tumordiagnostik [Miles et al., 2008]
verwendet werden kann. Zudem wurden reduzierte CMRO2-Werte in Verbindung mit neuro-
degenerativen Krankheiten wie Alzheimer oder Parkinson [Beal, 1992; Maurer et al., 2000;
Wong-Riley et al., 1997] gebracht. Zur nicht-invasiven Bestimmung wurden verschiedene
Konzepte entwickelt, die im Folgenden dargestellt werden.

2.4.2.1 Quantifizierung iiber 'H-Methoden

In den vergangenen Jahren wurden indirekte 'H-Methoden entwickelt, die es erlauben, den
CMRO2-Wert iiber den BOLD-Effekt (engl. blood-oxygen-level dependent effect) [An et al.,
2015; Bolar et al., 2011; Bulte et al., 2012; Gauthier et al., 2012; He et al., 2007; Ulrich et
al., 2016; Wise et al., 2013], oder tiber die quantititative Suszeptibilitatskartierung (engl.
quantitative susceptibility mapping, QSM) [Zhang et al., 2016] zu bestimmen.

Die meisten der aktuellen Methoden basieren auf der Messung der Sauerstoffsdttigung und
verbinden diese mit der Sauerstoffextraktionsfraktion (engl. oxzygen extraction fraction, OEF).
Kombiniert man diese Messungen mit der Bestimmung des zerebralen Blutflusses (engl. ce-
rebral blood flow, CBF), kann daraus der CMROy-Wert abgeleitet werden. Bei der Messung
der Sauerstoffsiattigung wird der BOLD-Kontrast [Ogawa et al., 1990] ausgenutzt, der auf
den wechselnden magnetischen Eigenschaften von desoxygenierten bzw. oxygenierten Hb
(desHb und oxyHb) beruht. Das stark paramagnetische desHb fiihrt durch hervorgerufene
Feldinhomogenitéiten zu einer zusitzlichen Dephasierung der Magnetisierung in dessen Umge-
bung. Somit dndert sich abhéingig von der desHb-Konzentration der Kontrast der 'H-MRT
Aufnahme durch die Anderung der effektiven transversalen Relaxationsrate. Fiir quantita-
tive Messungen (qBOLD, [He et al., 2007]) sind mehrere Akquisitionen notig, die wiahrend
verschiedener physiologischer Zustédnde des Gehirns aufgenommen werden miissen. Dies wird
iiber Beatmung und Herbeifithrung von Hyperoxie (erhéhtes O2) und Hyperkapnie (erhohtes
CO3) [Bulte et al., 2012; Gauthier et al., 2012; Wise et al., 2013] erreicht. Zusétzlich wird
durch arterielle Spinmarkierung (engl. arterial spin labeling, ASL) der CBF-Wert bestimmt.
Dafiir wird die Magnetisierung des einstromenden Blutes in einer Schicht préapariert und
in einer zweiten ausgelesen. Eine Kombination aus gBOLD und ASL erméglicht somit die
CMRO2-Quantifizierung.

Diese indirekten ' H-Methoden nutzen konventionelle Techniken, die in den meisten MR-Zentren
verfiigbar sind. Messverfahren zur Messung der OEF sind erst seit kurzem etabliert, weshalb
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fiir diese Methoden noch keine groie Anzahl an Studien durchgefiithrt wurden, in denen die
Reproduzierbarkeit und Robustheit weitergehend untersucht wurden. Die Beatmungsheraus-
forderung (O2, CO3) im Laufe des Experiments (¢qBOLD) sowie komplexe biophysikalische
Modelle fihren zu weiteren Unsicherheiten in der Interpretation der Daten.

2.4.2.2 150-PET-Methode

Deutlich frither als zuvor erlduterte "H-Methoden, wurden bereits nicht lokalisierte Messungen
des CBF und CMRO2 mit Hilfe der gemessenen NoO-Blutkonzentration nach Inhalation
durchgefiihrt [Kety et al., 1948]. Ausgehend vom Fickschen Prinzip wurde ein mathematisches
Modell entwickelt, das die Messgrofien mit den funktionellen Parametern verband.

Eine lokalisierte Quantifizierung wurde erst spiter mit "> O-PET-Techniken und entsprechen-
den metabolischen Modellen [Frackowiak et al., 1980; Mintun et al., 1984; Subramanyam et al.,
1978] méglich. Das Grundprinzip besteht darin, das Radionuklid 1°O (T3 1, =1225) dem Geféf-
kompartiment des Patienten hinzuzufiigen und das verstoffwechselte Hy'50O-Signal zu messen.
In der Regel wird dafiir eine Kombination aus Inhalation sowie Injektion des Radionuklids
gewahlt, um die wichtigsten Modellparameter wie das zerebrale Blutvolumen (engl. cerebral
blood volume, CBV), CBF, OEF und somit CMROy zu bestimmen. Die Herausforderung
besteht darin, die Signalanteile aus metabolisiertem und rezirkulierendem H5'2O sowie an
Hb gebundenem ®Og zu trennen und ein entsprechendes metabolische Modell zu entwickeln.
Im Ansatz von Mintun et al. [Mintun et al., 1984] wurde iiber eine Hy'°O-Injektion und
anschlieende regelméflige Blutentnahme der CBF-Parameter ermittelt. Anschlieend folgten
Inhalationen von C!%0 zur Bestimmung des CBV und eine zweite Inhalation mit °O9-Gas
zur finalen Berechnung von CMROs iiber ein Zwei-Kompartiment-Modell. Andere Techniken
[Frackowiak et al., 1980] verwenden ein weiteres Radionuklid (!C) zur Vermessung des CBV
und kommen ohne Hy'3O-Injektion aus.

Die Bestimmung des CMROg-Wertes mit 1°O-PET-Methoden ist bis heute der Goldstandard
zur nicht-invasiven Untersuchung des zerebralen Sauerstoffumsatzes, bleiben aber durch ihre
speziellen Anforderungen nur wenigen Standorten vorbehalten. Eine breitere Anwendung wird
durch die aufwendigen Produktion des sehr kurzlebigen *O-Tracernuklids, die ein nahelie-
gendes Zyklotron erfordert, verhindert. Weitere Nachteile liegen in der Strahlenexposition
(effektive Dosis ca. 26 mSv [Leenders et al., 1990]) und langwierigen Messungen, welche grofiere
Probandenstudien erschwert.

2.4.3 Methoden der "O-NMR zur CMRO,-Quantifizierung

Ein weiteres Sauerstoffisotop ist der natiirlich vorkommende, stabile '"O-Atomkern, der
angereichert, vergleichbar mit dem !°0O-Radionuklid, als metabolischer Tracer verwendet
werden kann. Die allgemeinen NMR-Eigenschaften des '7O-Atomkerns wurden bereits im
vorangegangenem Abschnitt ndher beleuchtet (vgl. Abschnitt 2.1.1.1).

Im Vergleich zu den "»O-PET Ansitzen, bei denen nicht zwischen dem gemessenen °O-
Signal von molekularem Qg oder Hy'®O unterschieden werden kann, stammt das gemessene
170-NMR-Signal ausschlieBlich von !7O-Wasser (Hy'70). Mogliche weitere '7O-Signalquellen
im Korper sind freier molekularer Sauerstoff (17Os) in der Gasphase oder in Wasser geldst,
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sowie 17Oy-Molekiile, welche an Hb gebunden sind (Hb!”Os-Komplex). Beide tragen aufgrund
ihrer physikalischen Eigenschaften nicht zum gemessenen Signal bei. Das 1705 ist, bedingt
durch zwei ungepaarte Elektronenpaare, stark paramagnetisch und kann mit konventionellen
Messtechniken nicht detektiert werden. Hier fithrt die dipolare Kopplung zwischen Spins
und '7O-Kern zu stark verkiirzten Th-Relaxationszeiten. Der Hb'7Oy-Komplex zeigt ebenfalls
einen extrem breiten Resonanzpeak, der sich aufgrund der Grofle des Komplexes und der
resultierenden Erhohung der Korrelationszeit 7, erklaren lésst [Cassoly, 1982]. Ein 7.-Wert
der um etwa einen Faktor 10° grofer ist als der von freien Wasser (7.=2,7-10712s [Glasel,
1966]) resultiert in deutlich schnelleren transversalen Relaxationseigenschaften und einem nicht
messbaren Signal. In allen weiteren Betrachtungen wird somit das NMR-Signal von Hy'7O
verkiirzt als 17O-Signal bezeichnet.

Die "O-NMR-Spezifitit von mit 17O markiertem Wasser erleichtert die Methodologie, um
den CMROs-Wert zu quantifizieren, da alle markierten und detektierbaren Komponenten vom
metabolisierten Wasser herriihren.

2.4.3.1 Indirekte Bestimmung iiber skalare Kopplung

Eine Nachweismethode der Hy!'7O-Konzentration im Gewebe basiert auf den Effekten der
skalaren Kopplung zwischen 17O und 'H. Bereits Mitte des letzten Jahrhunderts wurde der
chemische Austausch von 'H in angereichertem Hy!'”O-Losungen untersucht. Dort wurde
gezeigt, dass die Spin-Spin-Kopplung die transversale (73) und die Spin-Gitter Relaxation
im rotierenden Koordinatensystem (77,) beeinflusst [Meiboom, 1961]. Beide Grofen werden
zusétzlich iiber den chemischen Austausch zwischen Hy!'7O und H2'%O moduliert. Dieser
Mechanismus bildete die Grundlage fiir indirekte 'H-(17O)-MRT-Methoden.

In biologischen Systemen wurde ein linearer Zusammenhang zwischen der '7O-Konzentration
und der T»-Zeit von Protonen nachgewiesen, wobei die T3-Zeit unveréndert bleibt [Hopkins
et al., 1987]. Einige Studien [Hopkins et al., 1987, 1988a,b, 1991] verwendeten Hy'7O als
Kontrastmittel, um iiber den verdnderten Bildkontrast qualitative Riickschliisse iiber die
physiologischen Begebenheiten zu ziehen. Eine Erweiterung und Verbesserung dieses Ansatzes
stellten Entkopplungsexperimente dar [Reddy et al., 1996; Ronen et al., 1997, 1998, 1994;
Stolpen et al., 1997], bei denen iiber das zusétzliche Einstrahlen von HF-Leistung auf der
170-Resonanzfrequenz der Effekt der skalaren Kopplung unterdriickt und iiber Differenzbilder
die Hy'7O-Konzentration quantifiziert werden konnte. Eine zusitzliche Moglichkeit besteht in
der Vermessung von 77, [Charagundla et al., 1998; Reddy et al., 1996; Rizi et al., 1998], die
vor allem in Tierstudien zum Einsatz kam [Mellon et al., 2009a, 2010, 2009b].

Der groBite Vorteil dieser indirekten Methoden besteht darin, dass so 7O aufgrund der
deutlich hoheren NMR-Sensitivitit von 'H besser detektiert werden kann. Auch werden
konventionelle Akquisitionsansitze verwendet, die dhnlich wie bei den indirekten 'H-Methoden
(vgl. Abschnitt 2.4.2) in vielen Zentren verfiig- und anwendbar sind. Allerdings sind beide
Effekte (skalare Kopplung und chemischer Austausch) von weiteren physiologischen Faktoren,
wie pH-Wert [de Crespigny et al., 2000] und Temperatur [Hopkins et al., 1987] abhéngig, was
die Einordnung der Beobachtungen erschwert. Trotz der héheren Sensitivitdat der indirekten
Ansitze sind die erwartbaren Kontrastinderungen bei metabolisch generiertem Hy'7O gering
(ca. 1%) [Ronen et al., 1998], so dass die Ergebnisse durch Signalfluktuation oder Instabilitdten
des Tomographen verfilscht werden koénnen [Zhu et al., 2005].
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2.4.3.2 Direkte Bestimmung mit der '7O-MRT

Eine weitere Herangehensweise besteht darin, das 7O direkt zu detektieren und die Menge des
produzierten Hy'7O iiber spektroskopische oder bildgebende Methoden zu bestimmen. Dabei
kann absolut quantifiziert werden, da iiber das Signal von Hy'7O bei natiirlicher Haufigkeit
kalibriert werden kann. Erste Studien wurden dabei in Kleintierversuchen unternommen [Arai
et al., 1991, 1990, 1998; Mateescu et al., 1997; Pekar et al., 1991, 1995], um CBF und CMRO9
zu quantifizieren. Dabei wurde 7O als Inhalationsbolus (}7Os) oder iiber Hy!"O-Injektionen
appliziert. In den Studien wurden neben Mausen und Ratten, auch Insekten, Hasen und Hunde
vermessen.

Die ersten Konzeptstudien [Fiat et al., 1993, 2004] demonstrierten die Machbarkeit der
Bestimmung des zerebralen Sauerstoffumsatzes am Menschen. Die Entwicklung von SNR--
effizienten dreidimensionalen Auslesetechniken mit sehr kurzen Echozeiten [Boada et al.,
1997; Nagel et al., 2009] und geeigneten mathematischen Modellen [Atkinson et al., 2010]
erlaubte die lokalisierte !“O-Bildgebung der funktionellen Parameter bei By =9,4 T [Atkinson
et al., 2010], Bo="7,0 T [Hoffmann et al., 2011a] sowie By=3,0 T [Kurzhunov et al., 2016].
Die erste Messung eines Tumor-Patienten gelangten Hoffmann et al. [Hoffmann et al., 2014].
Vielversprechende Ansédtze, um die Qualitidt der CMRO2-Bestimmung zu verbessern. liefern
zum einen die zunehmende Etablierung von MR-Hochfeldsystemen und sich die daraus
ergebende Steigerung der Sensitivitit des 17O-Signals [Zhu et al., 2001] sowie zum anderen
verbesserte Rekonstruktionsalgorithmen fiir radiale Daten [Behl et al., 2016; Gnahm et al.,
2014a).

2.4.4 Metabolische Modelle der dynamischen "O-MRT

Die Entwicklung eines metabolischen Modells ist von zentraler Bedeutung, um iiber das
gemessene sich zeitlich dndernde '7O-Signal funktionelle Parameter abzuleiten. Die Grundlage
liefern dabei das Ficksche Prinzip und Vorarbeiten von Kety und Schmidt [Kety et al.,
1948]. Ausgehend davon liefern drei Prozesse einen Beitrag zum beobachteten '7O-Signal in
einem Bildgebungsvoxel (vgl. Abbildung 2.9): 1) Metabolisierungsprozess (Produktion von
Hy!70 aus arteriellem 1705), 2) Einstrom sowie 3) Ausstrom von sich im Blut befindenden
metabolisiertem Hs'7O in das Volumen von Interesse.

In fritheren Uberlegungen der Untersuchungen des Metabolismus mussten, fiir die Erfas-
sung aller wichtigen Parameter (insbesondere des CBF') zuséitzliche Blutproben nach einer
Hs'7O-Injektion entnommen und analysiert werden [Zhu et al., 2005]. Das von Atkinson und
Thulborn [Atkinson et al., 2010] entwickelte und validierte 3-Phasenmodell leitet dagegen alle
Parameter aus einem einzigen '”O-Inhalationsexperiment ab. Dafiir wird in einem Zeitintervall
t1 (t1 = Tg — Ta; Ta: Beginn der Gasapplikation; 7: Ende der Gasapplikation) 7O mit
einer iiber der natiirlichen Héufigkeit liegenden Anreicherung inhaliert und der Signalverlauf
permanent gemessen. Eine Erweiterung bildet das 4-Phasenmodell [Hoffmann, 2011], das die
Dynamik eines Inhalationsexperiments beschreibt, das mit einem modifizierten Atemsystem
durchgefiihrt wurde. Dabei wird die abgeatmete, mit !”“Og-angereicherte Atemluft dem Pro-
banden erneut in einer Rezirkulationsphase verabreicht. Beide Modelle werden im Folgenden
vorgestellt, wobei fiir eine detaillierte Darstellung auf die Literatur verwiesen wird [Atkinson
et al., 2010; Hoffmann, 2011].

34



Kapitel 2. Grundlagen

70-Signalgewinn durch
Metabolisierung (CMRO, )

Bildgebungsvoxel

gemessenes
70-Signal

70-Signalverlust
durch Blutfluss

\

Abb. 2.9: Schematische Darstellung der signalgenerierenden Prozesse bei der dynamischen 7 O-NMR.
Aus den Uberlegungen von Kety und Schmidt [Kety et al., 1948] und dem Fickschen Prinzip lésst sich
das gemessene 17 O-Signal in einem Bildgebungsvoxel iiber die Metabolisierung von 7Oy zu Hy'7 O sowie
einem Einstrom- (Signalgewinn) und einem Ausstromparameter (Signalverlust) beschreiben. Ausgehend
davon kann eine Differentialgleichung (s. Gleichung (2.67)) aufgestellt werden, die die zeitabhdngige
170-Konzentration beschreibt.

70-Signalgewinn
durch Blutfluss

2.4.4.1 Metabolische 3- und 4-Phasenmodelle

17
Das zeitabhiingige Signalverhalten der messbaren Hy!'7O-Stoffmenge M\},I 2 O(t) in einem Bild-
gebungsvoxel wird iiber folgende Differentialgleichung beschrieben:

d

dt

My () =2 CMRO, - A70(t) — Ky - My* O(t) + K - B0 (1), (2.67)

Dabei bezeichnet A17O(t) die relative Anreicherung von 7O im arteriellen Blutsauerstoff
iiber der natiirlichen Haufigkeit und BH§7O(t) die gesamte Stoffmengenkonzentration (32)
von Hy'7O im Blut zum betrachteten Zeitpunkt; ebenfalls {iber der natiirlichen Haufigkeit.
Die Faktoren K, und K¢ sind Ratenkonstanten, die fiir den Signalverlust durch Ausstrom
bzw. Signalgewinn durch Einstrom (bspw. durch Diffusionsprozesse) von Ha!'7O iiber das
zirkulierende Blut in einem Voxel verantwortlich sind. Die Erhéhung des Signals iiber die
Metabolisierung wird durch CMRO3 beschrieben. Der zusétzliche Faktor 2 beriicksichtigt
die Tatsache, dass aus jedem Mol Sauerstoff (17O5) 2 Mol Wasser reduziert werden. Somit
lassen sich die drei einzelnen Terme aus Gleichung (2.67) den drei zuvor beschriebenen und in

Abbildung 2.9 skizzierten Hauptprozesse des Ein-Kompartiment-Modells zuordnen.

Fiir einen Inhalationsvorgang, bei dem 70-Gas mit einer Anreicherung « (iiber natiirlicher
Hiufigkeit) im Zeitraum ¢ appliziert wird, steigt der Wert A" ©(t) zunéchst auf den Wert
a an (Th <t<Tp) und fillt anschlieBend wieder auf 0 (¢ >Tg). Vor der Inhalation liegt die
Anreicherung bei der natiirlichen H&aufigkeit (A17O(t) =0, fiir t<T4). Der Ubergang von
A”O(t) von 0 zum Wert o und wieder zu 0 im Zeitraum ¢; hangt dabei von der Rate ab,
mit der frisches 17O an Hb im Lungenkreislauf bindet. Diese Vorgénge lassen sich in der
Austauschrate p zusammenfassen. Fiir die drei benannten Phasen (vor Inhalation, Inhalation,
nach Inhalation) lisst sich somit fiir A" ©(t) die Differentialgleichung
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d 0 t<Tx
&A”O(t) ={p(a=4"0@) Ta<t<Ty (2.68)
—pAO(t) Tg <t

aufstellen. Um die Menge BHé?O(t) zu bestimmen, wurde folgende Annahme gemacht [At-
kinson et al., 2010]: da H2'7O nur bei Vorhandensein von 7O produziert wird, ist BHyO(t)
proportional zur gesamten aufgenommenen Menge an 7Oy zum Zeitpunkt t. Die tatséichliche
Proportionalitdt muss nicht genauer bekannt sein, da diese in die zugehorige Rate K7, einflieft.
Somit kann folgender Zusammenhang aufgestellt werden, wobei die Losung von (2.68) bereits
integriert ist:

t <Ta
H170 Lo a —p (t—Tn)
B?@u/A (Mt ={a(t—Ta) =% (1—e? M) TA<t<Tp (269
’ atr)—2 (1= ) e -T0) Ty <

17
Die Gesamtlésung lédsst sich iiber partielle Integration mit Randbedingungen (]\4\},I 2 O(T 4)=0,

M\Ijgo (Tp)= M\I,{%;O(T B)) bestimmen. Ein beispielhafter Signalverlauf des 3-Phasenmodells
fiir zwei Voxel mit unterschiedlichen Eigenschaften (Kompartiment 1 und 2) ist in Abbil-
dung 2.10 A gezeigt. Die gewéhlten Parameter fiir Kompartiment 1/ 2 waren: CMRO2 = 2,0/
0,7 £meh: Ky, =1,0/ 0,3 2L K =0,25/ 0,02 2250 0 =0,5; p=0,75 min~*, Tp =10 min und

Ty = 20 min.

Wird eine abweichende Inhalationsprozedur angewendet, wie von Hoffmann [Hoffmann, 2011]
vorgeschlagen, so muss das metabolische Modell angepasst werden (4-Phasenmodell): die
ausgeatmete Atemluft wahrend der Inhalationsphase wird in einer weiteren Rezirkulations-
phase erneut eingesetzt, um die Menge an 7O, effizient nutzen zu kénnen. Dabei ist der
Anreicherungsgrad ( in der Rezirkulation geringer als in der ersten Inhalationsphase (8 < ).
Die Uberlegungen des 3-Phasenmodells konnen iibernommen werden und somit ist der Aus-
druck (2.68) zu

0 t<Ta
17
d a—A"O®1)) Ta<t<T
d oy Jele=d D) Tas ST (2.70)
dt p(B—AC1) Toc<t<Tp
—pAO(t) Ty < t

erweiterbar. Hier bezeichnet der Zeitpunkt T den Wechsel von der Inhalations- zur Rezir-
kulationsphase. Der Wert BHgO(t) wird dquivalent iiber BH;O(t) o [ A'""O(t)dt bestimmt
und die Gesamtdifferentialgleichung in den 4-Phasen gelost. Im Zeitbereich t < T¢ ist diese
fiir beide Modelle identisch. In Abbildung 2.10 B ist ein Signalverlauf zweier Kompartimen-
te aufgetragen (Kompartiment 1 bzw. Kompartiment 2: CMROg =2,0/ 0,7 229 K7 =1,0/

g-min’
0,3 £meh: K =0,25/ 0,02 43¢ 0 =0,5; 8=0,2; p=0,75 min~! und Tx = 10 min, T = 15 min,
T =20min).
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Abb. 2.10: Schematische Darstellung des relativen Signalverlaufs des vorgestellten metabolischen 3-
(A) und 4-Phasenmodells (B) im Vergleich fiir zwei Kompartimente mit unterschiedlichen funktionellen
Eigenschaften (Kompartiment 1/ Kompartiment 2: CMROy =2,0/ 0,7 2L K1 =1,0/ 0,3 L2,

g-min’ g-min’
Kg=0,25/0,02 g‘frfn(;;, a=0,5; p=0,75min" ). Der Beginn (Tx = 10min) und das Ende (T =20 min)
der simulierten Inhalationsphase sind tliber gestrichelte Markierungen angedeutet. Fiir den Verlauf
des 4-Phasenmodells ist ebenfalls der Beginn der Rezirkulationsphase (T =15min) eingezeichnet.
Beide Modelle haben fiir t <T¢ einen identischen Signalverlauf (bei gleichen funktionellen Parametern),
was iiber horizontale Markierungen fiir beide Kompartimente angedeutet ist. In (A) ist als Referenz

ebenfalls T = 15 min markiert.

Fiir ein Inhalationsexperiment, das den CMRO2-Wert iiber das 3-Phasenmodell quantifizieren
soll, sind somit drei Atemphasen notwendig. Dabei erfolgt in der ersten bzw. letzten Phase die
Atmung tiber Raumluft (atmosphérische Zusammensetzung) und nur im mittleren Abschnitt
wird 1709-Gas appliziert. Eine detaillierte Darstellung des verwendeten Atemsystems und der
Inhalationsprozedur findet sich in Kapitel 3.6 bzw. Kapitel 3.7.

2.4.5 Herstellung von 70,-Gas

Das Sauerstoffisotop 7O wird iiber das Trennverfahren der Tieftemperaturrektifikation gewon-
nen. Dabei werden die leicht unterschiedlichen physikalischen Eigenschaften der Isotope als
Trennfaktoren ausgenutzt. Das thermische Verfahren der Rektifikation ist eine Erweiterung
der Destillation. Aufgrund der geringen Unterschiede in der Siedetemperatur der Isotope wird
fiir ein einzelnes Destillationsverfahren nur ein geringer Anreicherungsgewinn erzielt. Eine
effiziente Realisierung mehrerer aneinandergereihter Destillationsschritte bildet die Grundlage
der Rektifikation. Der Aufbau einer solchen Rektifikationskolonne wird iiber Trennkammern
(Boden) realisiert, die eine erhohte Kontaktflache zwischen der Dampf- und Fliissigphase bietet.
Eine solche Kolonne arbeitet energetisch und rdumlich effizienter als hintereinander geschaltete
Einzeldestillationen. Im Falle von Sauerstoff kann eine Anreicherung von tiber 90 % erzielt
werden.

Die Isotopentrennung von Sauerstoff ist insbesondere fiir die Herstellung von 'O interessant,
einem Vorprodukt zur Herstellung von ®F-markierter Fluordesoxyglucose (FDG). Dieses
Molekiil ist der am héufigsten verwendete Radiotracer in klinischen PET-Anwendungen (FDG-
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PET). Das bei der Trennung ebenfalls gewonnene 7O wird in Form von angereichertem Hy!'7O
gelagert und kann kommerziell auch in Form von angereichertem Gas (}7O3) erworben werden.
Die Produktion ist weltweit auf einige Anlagen beschrinkt, wobei der Vertrieb und Verkauf
von medizinischem '7O5-Gas nur von wenigen Unternehmen angeboten wird. Der Verkaufspreis
von 170y-Gas ist mit ca. 2500 $ pro Liter (Fiilldruck 1bar) somit sehr hoch.

Das in dieser Arbeit verwendete 70y-Gas wurde mit einem 70 %-igen Anreicherungsgrad iiber
die Firma NUKEM Isotopes Imaging GmbH (NUKEM Isotopes Imaging GmbH, Alzenau,
Deutschland) bezogen.
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Kapitel 3

Material und Methoden

In diesem Kapitel wird der verwendete Magnetresonanztomograph, die Sende-/ Empfangsan-
tennen sowie eingesetzte Messphantome vorgestellt. Insbesondere wird die Implementierung
eines Protonenkanals in die vorhandene '7O- Birdcage-Spule erliutert. AnschlieBend werden
die angewandten Simulations- und Auswertemethoden eingefithrt und dabei besonders die
entwickelte iterative volumenbasierte Partialvolumenkorrektur erklart, die in Phantom- und
In-vivo-Messungen der 23Na-, 33Cl- und "O-MRT zur lokalisierten 7Tj-Bestimmung zum
Einsatz kam (vgl. Kapitel 4.3). Des Weiteren wird auf das neu konzipierte Inhalationssystem
und -experiment eingegangen, das in der dynamischen '"O-MRT bei der Bestimmung des
zerebralen Sauerstoffumsatzes eine zentrale Rolle einnimmt und in Experimenten an Probanden
sowie Patienten angewendet wurde (vgl. Kapitel 4.6 und 4.7).

3.1 Verwendete und entwickelte Messapparaturen
3.1.1 Magnetresonanztomograph

Die in dieser Arbeit vorgestellten Messungen wurden an einem 7 Tesla-Ganzkorper-Magnetre-
sonanztomographen (By=7T; Magnetom 7T; Siemens Healthcare, Erlangen, Deutschland)
durchgefiihrt (s. Abbildung 3.1 kénnen neben den Messungen des Wasserstoffatomkerns (1H,
vp =297,16 MHz) auch Signale anderer Kerne detektiert werden (z.B. 2*Na, v = 78,60 MHz;
35C1, 1y =29,26 MHz; 170, vy =40,39 MHz). Das fiir die Schnittbildgebung relevante Gra-
dientensystem erlaubt eine maximal mdogliche Amplitude Gax,z = Gmax,y = 40 %T bei einer
maximalen Anstiegsrate (engl. slew rate) von rs, =180 m L A uf der z-Achse ist Gmax,> =45 %T

mms”
und 7, =220 nrln—HTls erreichbar (maximale Leistung Ppax = 35kW).

Abb. 3.1: Verwendetes 7T-MRT-System. Der
Tomograph besitzt eine Bohrung mit einem Innen-
durchmesser d =60 cm bei einer Linge von ca. 3,6 m
und einem Gewicht von mehr als 34t. Der das
Hauptmagnetfeld (By) produzierende supraleitende
Magnet besteht aus einer Niob-Titan-Legierung.
Um die supraleitenden FEigenschaften aufrecht zu
erhalten (Tx <9,5K), kiihlen ca. 1750L fliissiges
Helium den Magneten auf 4,15 K. Abbildung von
www. dkfz. de/de/medphysrad/arbeitsgruppen/
UltrahochMR/ultrahochmr. html.
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3.1.2 Vorhandene Hochfrequenz-Sende- und Empfangsantennen

Fiir die Datenakquisition am 7 T-MRT-System wurden verschiedene kommerziell erhéltliche
Hochfrequenz-Sende- und Empfangsantennen (HF-Spulen) verwendet. Dabei kamen HF-Spulen
fiir die 'H-, 23Na- und 2°Cl-MRT zum Einsatz. Die anatomischen Daten wurden mit einer
Einkanal-'H- Birdcage-Kopfspule (1Tx/ 1Rx-'H, Invivo Diagnostic Imaging, Gainesville, Flo-
rida, USA) sowie einer 24-Kanal-'H-Kopfspule (1Tx/24Rx-'H, Nova Medical, Wilmington,
Massachusetts, USA) aufgenommen (s. Abbildung 3.2). Letztere besteht aus einem Sende-
resonator (engl. birdcage) und 24 kombinierten Empfangskanilen, die eine beschleunigte
k-Raum-Abtastung {iber sogenannte parallele Bildgebung erméglichen. Diese Eigenschaft
reduziert die benotigte Akquisitionszeit, oder ermoglicht hohere raumliche Auflésungen im
Vergleich zur 1Tx/ 1Rx-'H-Spule.

Abb. 3.2: Abbildungen der vorhandenen ' H-HF-Spulen. Die 24-Kanal-' H-Kopfspule (A) wurde zur
Aufnahme der anatomischen Daten, die zur Segmentierung eingesetzt wurden, verwendet. Die Einkanal-
L H-Birdcage-Kopfspule (B) wurde vor allem wéihrend 3° Cl-Messungen verwendet um Bg-shimming
durchzufiihren.

Fiir die 2Na-MRT wurde eine doppelresonante 2*Na/!H- Birdcage-Kopfspule (Rapid Biomed
GmbH, Rimpar, Deutschland; 1Tx/ 1Rx-?*Na 'H) verwendet. Der Senderesonator dieser Spule
ist so abgestimmt, dass er auf den Resonanzfrequenzen von 23Na und 'H sensitiv ist und
dadurch die Bildgebung zweier Atomkerne im selben experimentellen Aufbau erlaubt. Der
'H-Kanal erméglicht zudem die Verbesserung der Homogenitét des statischen Magnetfeldes
(engl. By-shimming) vor der Akquisition der Daten. Die Messungen des 3°Cl-Kerns wurden
mit einer doppelresonanten 3°Cl/23Na- Birdcage-Kopfspule (1Tx/ 1Rx-3C123Na, Rapid Biomed
GmbH, Rimpar, Deutschland) durchgefiihrt.

Die Akquisition von "O-MRT-Daten geschah mit einer !”O-Birdcage-Kopfspule mit zusitz-
lichem 'H-Kanal (1Tx/1Rx-(1"O+'H)) aus Eigenentwicklung, die im folgenden Abschnitt
genauer vorgestellt wird. Alle drei verwendeten X-Kernspulen sind in Abbildung 3.3 gezeigt.

3.1.3 Entwickelte "O-Kopfspule mit 'H-Kanal

Eine fiir die 1"O-MRT des Kopfes entwickelte HF-Spule [Hoffmann, 2011] wurde im Rahmen
dieser Arbeit zu einer '7O-Kopfspule mit zusitzlichem 'H-Kanal (1Tx/1Rx-(1"O + 'H)) um-
gebaut. Die urspriinglich vorhandene '7O-Spule ist ein zirkular polarisierter Birdcage mit
vier Verstrebungen (engl. rods). Der Durchmesser im caudalen Bereich des Gehduses betréagt
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Abb. 3.3: Abbildung der verwendeten HF-Spulen fiir die 2> Na-, 3°Cl- und " O-MRT. Die ?*Na/* H-
Birdcage-Kopfspule (A) verfiigt iiber einen eigenen 'H-Kanal welcher die Aufnahme einer direkten
anatomische Referenzen bzw. Bg-shimming erlaubt. In (B) ist die 3°Cl/*Na-Birdcage-Kopfspule
dargestellt; (C) zeigt die ' O-Kopfspule mit zusétzlichem ! H-Kanal, die in Abschnitt 3.1.3 genauer
vorgestellt wird.

d=270mm und verkleinert sich cranial auf d=240mm. Durch die geringe Anzahl an rods
verfiigt das Spulengehéiuse iiber zwei laterale und eine frontale Offnung, die es ermdglichen,
ein Atemsystem zur '7O-Inhalation mit dem Probanden zu verbinden. Auf der Unterseite ist
gegeniiber dem frontalen Durchlass eine quaderférmige Vertiefung im Gehéuse, die fiir die
Arretierung einer Kopfschale vorgesehen ist. Um den 'H-Kanal zu realisieren, wurden in das
vorhandene Gehduse der Volumenspule zwei Oberflichenspulen in Helmholtz- Anordnung im
Bereich um die frontale Offnung sowie der Gehiusevertiefung angebracht. Die fiir den Umbau
notigen Komponenten werden im folgenden Abschnitt im Detail vorgestellt.

Die Méglichkeit, '"H-Daten im selben experimentellen Aufbau der '"O-Messung zu akquirie-
ren, erlaubt es beispielsweise, direkte anatomische Referenzen zur verbesserten Registrierung
von Datensédtzen aufzunehmen. Auch besteht zudem die Moglichkeit des Bg-shimmings, wel-
ches Artefakte verringert und die Signalhomogenitéit bzw. die Qualitit der Quantifizierung
verbessert.

3.1.3.1 Aufbau des 'H-Kanals

Der schematische Schaltplan des integrierten 'H-Kanals sowie des 7O-Tx/Rx-Pfads ist in
Abbildung 3.4 A dargestellt. Der Anregungspfad (Tx) wird iiber einen eigenen Spulenstecker,
tiber eine Protonen-Sende-Empfangsweiche, sowie einen Leistungsteiler (0 °-Phasensplitter) an
die einzelnen Spulenelemente gefiihrt. Dieser teilt das Anregungssignal in zwei gleiche Anteile
auf und fugt keinen zusédtzlichen Phasenversatz hinzu.

Im Empfangsfall (Rx) wird das induzierte Kernsignal iiber den gleichen Pfad an den To-
mographen geleitet. Um die Elektronik der Spule zwischen Tx- und Rx-Fall umzuschalten,
ist eine Sende-Empfangsweiche nétig. Die Steuerung erfolgt dabei {iber Impulse des Tomo-
graphen (100mA, -30V) iiber Kontakte im Spulenstecker. Diese Steuersignale werden an
PIN-Dioden (engl. positive intrinsic negative diode) in der Weiche weitergeleitet, die den
eingebauten Vorverstirker in den Empfangspfad ein- oder aus dem Sendepfad auskoppelt bzw.
ihn schiitzt.

Die Impedanztransformation erfolgt fiir jedes der beiden Spulenelemente iiber ein Anpass-
netzwerk (s. Abbildung 3.4 B.1/B.2). Eine Impedanztransformation wird angewendet, um
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Oberflachenspulen

MWS Anpassnetzwerk

Birdcage

Tx/Rx 170

S2@

11

A Sende-/ Empfangsweiche B.2

Abb. 3.4: Schema der umgebauten " O-Kopfspule (A) sowie Detailansicht (B.1) und Schema (B.2)
des Anpassnetzwerks des eingebauten ' H-Kanals. Die 7 O-Kopfspule mit zusétzlichem * H-Kanal verfiigt
iiber zwei getrennte Kaniile fiir das Senden- und Empfangen des 'H- (Tx/Rx *H) bzw. 17 O-Signals
(Tx/Rx 70). Die wichtigsten Komponenten sind in (A) dargestellt. Beide Kanéile verfiigen iiber eine
eigene Sende-/Empfangsweiche, die die Elektronik zwischen dem Sende- bzw. Empfangsfall umschaltet.
Der ' H-Kanal hat zudem einen Leistungsteiler, der das Anregungssignal gleichméBig ohne Phasenversatz
aufteilt bzw. das detektierte Signal zusammentfiihrt. Diese Aufgabe wird im '"O-Kanal von einem
sogenannten Quadraturhybrid (QH) tibernommen. Dieser teilt das Anregungssignal auf und fiigt
einen 90°-Phasenversatz hinzu, um die fiir den Birdcage-Betrieb nétige zirkulare Polarisation zu
erreichen. Uber die Anpassnetzwerke wird das Signal auf die Leiterstrukturen der Spulen geleitet. Die
dazwischenliegenden Mantelwellensperren (MWS) sollen auf den AuBenleiter der Koaxialkabel laufende
Stréme unterdriicken, um Kopplung und Signalverlust zu vermeiden.

Abb. 3.5: Ansichten der geéffneten 7 O-Kopfspule mit zuséitzlichem 'H-Kanal. Gezeigt ist die frontale
Offnung der Spule, um die die Leiterstruktur der ' H-Oberflichenspule gelegt wurde (1). An der kurzen
Seite der Oberflichenspule ist das Anpassnetzwerk fiir diesen Kanal zu sehen (2). Die Leiterstrukturen
des 17 O-Birdcages liegen direkt daneben (3). In den Detailansichten werden die seitliche Ansicht der Spule
(A) mit der lateralen Offnung (4), die Unterseite mit der Leiterstruktur der zweiten Oberflichenspule
(B) mit dem " O-Anpassnetzwerk (5) sowie die Bandsperre fiir v =40,28 MHz (C) gezeigt.
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Abb. 3.6: Schematische Zeichnung des ver-
wendeten Relaxationsphantoms und Abbil-
dung des Thermogefifies (v.l.n.r.). Die zy-

——
lindrischen Réhrchen (d =30mm) sind unter- 0,4% NaCl O
schiedlich befiillt (s. Beschriftung) und in aus- 0%-Agart0 9% NaCl

Q

%-Agar+0,6% NaCl

reichendem Abstand angebracht, um PVE zu
vermeiden.

die Impedanz der Spule (i.A. komplex) auf die Zuleitungsimpedanz (Zx =50 2, Konvention)
umzuwandeln und so den optimalen Leistungsiibertrag zu gewéhrleisten. Bei der Anpassung
der Impedanz bei vy =297,16 MHz wurde die gemessene Reflexionsddmpfung im realen Betrieb
minimiert. Dies ist relevant, da die Umgebung und Beladung die Eigenschaften der Spule
beeinflussen.

Um Signalverlust wihrend des Sendens bzw. Empfangens des '7O-Signal durch Einkopplung
in die Strukturen der Oberflichenspulen zu vermeiden, wurden an jedem Element ein schmal-
bandiger Sperrkreis (Bandsperre) fiir den Frequenzbereich um v = 40,28 MHz angebracht. Eine
detaillierte Darstellung der eingebauten Leiterstrukturen ist in Abbildung 3.5 gezeigt.

3.1.4 Verwendete Phantome

Zur Validierung und Evaluierung der verwendeten Auswerte- und Datenverarbeitungsmethoden
wurden verschiedene Messphantome verwendet.

3.1.4.1 Phantom fiir Relaxationsmessungen

In der Phantomstudie zur Bestimmung von T3-Werten (vgl. Abschnitt 4.3) kam ein einfaches
Messphantom, wie in Abbildung 3.6 schematisch dargestellt, zum Einsatz. Das Auflenbehéltnis
des zylindrischen Phantoms hat einen Innendurchmesser von d =140 mm und besteht aus einem
MR-kompatiblen Thermogefafi (Coleman Jug 1,8 L, Coleman Company, Inc., Wichita, Kansas,
USA), welches mit 0,4 %-iger Natriumchlorid- (NaCl) Losung gefiillt ist. Im Inneren sind
drei zylindrische Rohrchen (d=30mm) angebracht, die untereinander einen Abstand von ca.
5,5-6,0 cm aufweisen, was mogliche Signaliiberlappung verhindern soll. Die Réhrchen sind mit
0 %-Agar + 0,9 %-NaCl- (Rohrchen 1) sowie 5 %-Agar + 0,6 %-NaCl-Losungen (Réhrchen 2 und
3) befiillt, um die Relaxationscharakteristika der einzelnen Kompartimente zu verdndern. Zwei
der drei R6hrchen beinhalten die gleiche Lésung, um bei gleichen physikalischen Eigenschaften,
die Reproduzierbarkeit an unterschiedlichen rdumlichen Positionen zu untersuchen. Das
Phantom kann bei Messungen in der ?*Na-, 3°Cl- wie der "O-MRT verwendet werden, da die
gewdhlten Modelll6sungen bei allen drei Modalitédten ausreichend Signal liefern.
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3.1.4.2 Messungen von Modelll6sungen zur Validierung

Zusétzlich wurden die gewédhlten Modelllosungen des Relaxationsphantoms in ein grofleres
Gefaf gefiillt und vermessen. Dieses Phantom besteht aus zwei grofien Behéltern (d =100 mm,
Volumen ca. 1,5 L) und soll dazu dienen, im inneren Bereich der Kompartimente Signalwerte
zu vermessen, die stark reduzierte PVE aufweisen. Dies sollen zu einem 75-Validierungswert
der Modelllésungen fiithren. Aufgrund der zu wihlenden Dimensionen und um PVE im Inneren
zu minimieren, musste ein separates Phantom verwendet werden.

3.1.4.3 Phantom zur Evaluierung der volumenbasierten PVC

Die Korrekturfihigkeit der volumenbasierten PVC zur Quantifizierung wurde fiir die 3°Cl-MRT
an einem weiteren Messphantom getestet. Es besteht aus einzeln befiillbaren, unterschiedlich
dimensionierten Konzentrationsrohrchen (Innendurchmesser d =13-21 mm, vgl. Tabelle 3.1)
in einem Zylinderbehélter (PVC-Phantom). Die zylindrischen Behéltnisse wurden aus Poly-
methylmethacrylat (PMMA) gefertigt und lassen sich iiber eine Bohrung an der Oberseite
befiillen. Alle Kompartimente beinhalten NaCl-Losungen unterschiedlicher Konzentrationen
(17207 m]iwl, vgl. Tabelle 3.1). Fiir die Normierung des Signals konnen die grofiten Konzentra-
tionsrohrchen (d =60 mm) oder externe Referenzgefiafie verwendet werden. Eine schematische

Skizze ist in Abbildung 3.7 dargestellt.

Tab. 3.1: Zuordnung der verwendeten NaCl-
Konzentrationen sowie Aufilen- bzw. Innen-
durchmesser der Kompartimente des PVC-
Phantoms, dargestellt in Abbildung 3.7.

Komp.3

Struktur d; in dy in chigllo 11n Kog))p'4
mm mm e Kon.2
Reservoir 230 240 52
Komp. 1 13 15 172 Reservoir
Komp. 2 13 15 34
Komp. 3 21 25 17 6
)
Komp. 4 10 12 207 (,,./
Komp. 5 60 70 155
Komp. 6 60 70 103
Komp. 7 13 15 172
K . 8 21 25 207
K2$£ 9 10 12 138 Abb. 3.7: Schematische Skizze des PVC-Phantoms mit
Komp: 10 21 925 103 Zuordnung der in Tabelle 3.1 aufgefiihrten Kompartimen-

te.
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3.2 Auslesetechniken

Der folgende Abschnitt gibt einen Uberblick iiber die in dieser Arbeit verwendeten Auslese- und
Rekonstruktionstechniken, die vor allem in der '"O-MRT, sowie in der 23Na- und 3°CI-MRT
Anwendung fanden. Neben der dichteangepassten Radialsequenz [Nagel, 2009] wird auch
das Golden-Angle-Akquisitionsschema [Chan et al., 2009] vorgestellt. Letztere wurde bei der
Aufnahme von dynamischen Daten verwendet, was die Rekonstruktion von variablen zeitlichen
Auflésungen erméglichte. Des Weiteren wird eine Moglichkeit zur Kartierung und Korrektur
von Inhomogenitéten des Sendefeldes vorgestellt.

3.2.1 Dichteangepasste Radialsequenz

Die kurzen Relaxationszeiten der 2*Na- und vor allem der °Cl- sowie 17O-Atomkerne benétigen,
wie in Abschnitt 2.3.2 erwdhnt, Auslesetechniken die kurze TE-Zeiten ermdglichen. Hierfiir
konnen dreidimensionale, radiale Auslesetechniken verwendet werden. Diese akquirieren nach
einer nicht-selektiven Anregung die Daten ausgehend vom k-Raum-Zentrum auf radialen
Speichen. Dadurch entféllt ein Schichtselektions- und Phasenkodiergradient vor dem Beginn
der Auslese. Die minimale TE-Zeit wird dann einzig iiber die Dauer Tp der Anregung
bestimmt. Im realen Messbetrieb muss meistens eine hardware-bedingte Verzogerung von
~ 50 ps hinzugerechnet werden.

In dieser Arbeit wurde eine 3D-dichteangepasste Radialsequenz (engl. density adapted 3D
radial, DA-3D-RAD) [Nagel, 2009] verwendet. Diese verbessert, im Vergleich zu konventionellen,
nicht dichteangepassten Radialsequenzen, die Homogenitdt der Abtastdichte des k-Raums
D(k). Bei gegebener Gradientenstirke G(k) an einem k-Raum-Punkt k auf der Trajektorie,
ist D(k) durch die vorliegende Kugelsymmetrie iiber

1

D(k) > G

(3.1)

gegeben. Bei der konventionellen radialen Auslese ist der Bereich um das k-Raum-Zentrum
aufgrund der dquidistanten Auslesepunkte auf einer Speiche dichter abgetastet. Es ist bekannt,
dass eine homogene Abtastung das Signalrauschen minimiert und somit das SNR, erhoht
[Liao et al., 1997]. Um eine gleichméBige Diskretisierung zu erreichen, muss die gemittelte
Dichte gleich der Dichte bei ko (D(ko)) sein, wobei ko= k(t = tg) gilt. Die Zeit ¢y gibt hier die
Zeitspanne des Gradientenzuges an, ab dem die Abtastdichte angepasst ist (vgl. Abbildung 3.8).
Mit G(t) = ,%l;: (vgl. Abschnitt 2.2.2) ergibt sich folgender Ausdruck fiir die Gradientenstarke
flir ¢ > to:

_2
3

G(t) = k3Go (3% K3Go(t — to) + k) (3.2)

Dabei ist Gy die Amplitude des Gradienten vor der Dichteanpassung. Ein schematisches
Gradientendiagramm mit der detaillierten Darstellung aller Gradientenabschnitte ist in Abbil-
dung 3.8 gezeigt.
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Abb. 3.8: Schematische Darstellung der dichteangepassten Radialsequenz [Nagel, 2009]. Dem nicht-
selektiven HF-Anregungspuls mit Pulsdauer Tp folgt, nach kurzer hardware-bedingter Totzeit, die
Auslese des Signals mit der Dauer Tgro. Die Zeitspanne zwischen Tr/2 und dem Beginn der Auslese
wird als Echo-Zeit TE definiert. Der Auslese sind die Gradienten in alle Raumrichtungen parallel
geschaltet, die durch ihre Form die Dichteanpassung vornehmen. Die Gradienten lassen sich in drei
Bereiche unterteilen: den Anstiegsbereich (blau), den Plateaubereich (orange) mit der Zeitspanne
to (Amplitude des Gradienten (Gy)) und den folgenden dichteangepasste Bereich (griin), der durch
Formel (3.2) beschrieben wird.

3.2.1.1 Multi-Echo-Sequenz

Um Messungen der T3-Relaxationscharakteristik effizienter vornehmen zu kénnen, kann man
auf sogenannte Multi-Echo-Sequenzen zuriickgreifen. Hierfiir werden nach der Anregung
durch einen HF-Puls mehrere Ausleseziige hintereinander vorgenommen. Eine entsprechende
Gradientenschaltung refokussiert das Signal nach der n-ten Auslese, so dass das Signal nach
TE,+1 erneut akquiriert werden kann (vgl. Abbildung 3.9). In der Implementierung der
DA-3D-RAD-Multi-Echo-Sequenz sind bei einem ausreichend langem TR-Intervall bis zu n =8
Auslesen moglich.

3.2.2 Verteilung der Trajektorien

Den Projektionen der DA-3D-RAD-Sequenz werden, abhéngig von gewéhlten Gréflen wie der
rdumlichen Auflésung und Anzahl der Projektionen P, die Ausrichtung im k-Raum durch
den Azimutal- und Polarwinkel (¢, #) vorgegeben, um eine moglichst isotrope Abtastung zu
erreichen. Dafiir werden die Endpunkte spiralférmig auf der Oberfliche des k-Raum-Volumens
(Kugel) angeordnet und somit eine homogene Verteilung erreicht. Hierfiir kann beispielsweise
ein Algorithmus von Rakhmanov et al. [Rakhmanov et al., 1994] verwendet werden. Bei dieser
Verteilung ist es allerdings nicht mehr moéglich, Untermengen von P zu rekonstruieren, da in
der Regel die Bedingung der homogenen Abtastdichte nicht mehr gegeben ist, was zu starken
Bildartefakten fiihrt.
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Abb. 3.9: Schematische Darstellung der Multi-Echo-Sequenz, die fiir die 2>Na- und 3° CI-MRT zur
Bestimmung der T5-Zeiten verwendet wurde. Nach der Anregung und der ersten Auslese nach TE,
kann das Signal durch einen geeigneten Gradienten (gelb) refokussiert und das verbleibende Signal

nach TE, erneut ausgelesen werden (Auslese 2). Die verwendete Implementierung erlaubt bis zu acht
Auslesen (TEs).

Um jede beliebige Untermenge an radialen Projektionen eines Experiments zu rekonstruieren
muss eine andere Verteilung der Projektionen gewéhlt werden. In den Arbeiten von Chan et al.
[Chan et al., 2009] wurde eine dreidimensionale Verteilung vorgeschlagen, die die Endpunkte
zu jedem Zeitpunkt der Messung gleichméflig verteilt. Dieses Projektionsschema berechnet
O, Om jeder Projektion m im Einheitskreis iiber

0, = arccos ({mp1}) und ¢ =27 ({me2}) mit o1 = 0,4656, o = 0,6823 (3.3)

und inkrementiert dafiir iiber den zweidimensionalen Goldenen Schnitt ¢ und @5 (engl. golden
mean bzw. golden angle) mit m=1... N, (N € N). In dieser Arbeit wurde eine Implementierung
des Golden-Angle- (GA) Projektionsschemas in Anlehnung an die Arbeiten von Chan et al. zur
Aufnahme von Daten verwendet, die mit variabler zeitlicher Auflésung rekonstruiert werden
sollten.

3.2.3 Korrektur des Sendefeldes

Das Sendefeld der verwendeten X-Kern-HF-Spulen kann, je nach Objekt und Lage innerhalb
des Spulenvolumens, starke Inhomogenitéten aufweisen, was zu unterschiedlich erreichten Flip-
winkeln © fithrt. Um die beobachteten Signalwerte zu korrigieren, wurde eine phasensensitive
Methode [Allen et al., 2011; Morrell, 2008] zur Kartierung des Sendefeldes (B -Feld) verwendet.
Dieser Ansatz verbindet gemessene Phaseninformationen mit dem realen Flipwinkel © in
jedem Voxel. Um diese Informationen fiir die ?*Na-, 3°Cl- und '"O-MRT auszulesen, muss die
vorgestellte DA-3D-RAD-Auslese um ein entsprechendes Anregungsschema erweitert werden.
Die phasensensitive Methode benétigt nach einer HF-Anregung mit © zwei weitere Anregungen
mit 20 und O, so dass die aufgeprigte Phase der Magnetisierung eine Funktion von O ist.
Diese Pulse haben einen Phasenversatz von 90 ° (i.d.R. Pulse um die a’- bzw. y’-Achse). Um
Storungen der Phase, hervorgerufen durch beispielsweise propagierende HF-Wellen im Objekt
oder entstehende Wirbelstrome, auszugleichen, muss ein weiterer Datensatz mit identischen
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vartesisch Abb. 3.10: Schematische Darstellung des Gridding-
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Parametern und 180 °-Phasenversatz des 2 ©-Pulses (Pulse um die positive bzw. negative
x-Achse) akquiriert werden.

3.2.4 Rekonstruktion

Die akquirierten Datenpunkte bei radialer Auslese liegen im Allgemeinen nicht mehr auf den
Gitterpunkten eines kartesischen Koordinatensystems. Dadurch ist eine effiziente Rekonstrukti-
on mit Hilfe der FF'T nicht mehr méglich. In diesem Fall muss eine DFT angewandt werden, was
allerdings zu einem weitaus hoheren Rechenaufwand fithrt. Eine weitere Moglichkeit besteht
darin die vorhandenen radialen Daten in ein kartesisches Koordinatensystem zu interpolieren,
um dort die FFT nutzen zu kénnen. Diese Interpolation erfolgte fiir DA-3D-RAD-Daten mit
einem sogenannten Gridding-Algorithmus [O’Sullivan, 1985].

Dieser datengetriebene Algorithmus weist dem jeweiligen kartesischen Gitterpunkten in der
Umgebung eines radialen Datenpunkts {iber eine Wichtungsfunktion die entsprechenden Anteile
des Messwertes zu. Die schematische Darstellung in Abbildung 3.10 skizziert das Grundprin-
zip des Gridding-Verfahrens. Die zur Interpolation gewéhlte Gittergrofle und Maschenweite
(Rekonstruktionsmatrix) bestimmt das FOV des rekonstruierten Datensatzes. Zusétzliches
Auffiillen der peripheren Bereiche der k-Raum-Datenmatrix (nach Anwendung des Grid-
ding-Algorithmus) durch Nullwerte fithrt zu einer vergroBerten rekonstruierten Datenmatrix.
Dieser Vorgang wird Nullwert-Interpolation (engl. zero interpolation filling, ZIP) oder verkiirzt
zero-filling genannt.

3.2.4.1 Rekonstruktion mit variabler Zeitauflosung

Wenn Daten mit dem GA-Projektionsschema aufgenommen wurden, kénnen Untermengen U
der Gesamtprojektionen zur artefaktfreien Rekonstruktion verwendet werden. Dabei représen-
tiert U, iiber TR und die gewéahlte Anzahl an Projektionen (Rekonstruktionsfenster), einen
zeitlichen Abschnitt Treco des gesamten Experiments. Somit kann vor allem bei dynamischen
Experimenten Tyeco als zeitliche Auflésung At aufgefasst werden.
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Eine Moglichkeit der Interpolation der zeitlichen Informationen bietet die partielle Riickverset-
zung des Rekonstruktionsfensters (engl. sliding-window reconstruction, SWR). So kann der
Signalverlauf in den Zwischenbereichen besser abgetastet werden, ohne dass kleinere Projekti-
onsuntermengen gewahlt werden miissen. Dies kann zu Unterabtastungsartefakten und einem
vermindertem SNR fiihren. In dieser Arbeit wurde fiir alle Anwendungen ein SWR-Faktor
von SWR =2 verwendet. Das Rekonstruktionsfenster des n + 1-Datensatzes wurde dafiir um
% zurilickversetzt. Eine schematische Darstellung beider Rekonstruktionsmodalitéiten ist in
Abbildung 3.11 dargestellt.

aufgenommene Projektionen nach GA- Schema

. . Rekonstruktion
At einer Untermenge

Al sliding-window-
2L 1 . 3 _n-1 1+ Rekonstruktion
(SWR)

2 n

Abb. 3.11: Schematische Darstellung der Rekonstruktionsmethoden mit variabler Zeitauflosung mit
Projektionen, die nach dem GA-Projektionsschema [Chan et al., 2009] aufgenommen wurden (vgl.
Abschnitt 3.2.2). Die Rekonstruktion einer beliebigen Untermenge von Projektionen (rot) représentiert
dabei einen zeitlichen Abschnitt Te., des gesamten Experiments und kann auch als zeitliche Aufl6-
sung aufgefasst werden (At). Bei der sogenannten sliding-window-Rekonstruktionsmethode wird das
Rekonstruktionsfenster (griin) um At/2 zuriickversetzt und so eine dazwischenliegende Untermenge
rekonstruiert.
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3.3 Simulationsmethoden

In dieser Arbeit wurden verschiedene Simulationsanséitze verwendet, um zum einen den Messvor-
gang der MRT fiir ein gegebenes Objekt nachzubilden und zum anderen den Bildgebungsprozess
iiber die Simulation der PSF zu charakterisieren. Letztere wurde bei der Partialvolumen-
korrektur angewendet, die im nachfolgenden Abschnitt 3.4.1 ausfiihrlicher beschrieben wird.
Simulationen des Messvorgangs spielen bei der Validierung von post-processing-Methoden,
beispielsweise der Korrektur von PVE oder der Untersuchung dynamischer Prozesse, eine
wichtige Rolle. Die simulierten Eigenschaften der einzelnen Kompartimente sind dort als
Wahrheits- bzw. Validierungswert bekannt. Wichtige physikalische Attribute sind dabei neben
der Konzentration ¢ bzw. Spindichte ps; und den Relaxationseigenschaften (71, T5) auch
funktionelle Parameter (bspw. CMRO3). Alle in dieser Arbeit verwendeten Simulationen
beschreiben die Bildgebung bzw. die PSF der zuvor beschriebenen DA-3D-RAD-Sequenz.

3.3.1 Analytische Phantomsimulationen

Die Strukturen der zuvor beschriebenen Phantome (vgl. Abschnitt 3.1.4) wurden fiir die
Simulation der ?*Na-, 3Cl- sowie '"O-MRT als Zusammensetzung von Zylinderstrukturen
implementiert. Dieser Simulationsansatz erzeugt Daten direkt im Frequenzraum und verwendet
dabei analytische Ausdriicke der FT eines Kreises [Vembu, 1961] sowie die Beschreibung der
Rechteckfunktion im k-Raum. So ergibt sich fiir einen Zylinder ¢ an der k-Raum-Position
kg, mit einer Hohe h; und einem Radius r; folgender Ausdruck:

Ji (27 /k% + k2
Sideali (k) = F(Zylinder;) = p; - sinc(2mk,h;) - ( y) (3.4)

27['7’“/1%25 + k%

Der Vorfaktor p; bestimmt dabei die Intensitdt der Struktur, F bezeichnet die F'T und J;
ist die Bessel-Funktion erster Ordnung [Bronstein et al., 2013]. Durch das Aufprégen einer
zusétzlichen Phase

bi = o2milke Azithy Ayi+k.Ax;) iiber Sideali (k) - ¢ (3.5)

kann die endgiiltige Position im Ortsraum festgelegt werden. Bei mehreren Strukturen ergibt
sich das gesamte Signal im k-Raum sgm (k,?) (Rohdaten) tiber die Summe aller einzelnen
beriicksichtigten Objekte i:

Ssim (ka t) = Z Sideal,i (k) : C’relax,i (t) +1- (Ureal + i Uimag) . (3'6)

Sideal; (k) beinhaltet dabei die Signalintensitat, die gewéhlte Geometrie und Position einer
beschriebenen Struktur. Mogliche Relaxationscharakteristiken werden iiber den Vorfaktor
Crelax,i (t) moduliert, um unterschiedliche Relaxationszeiten in den Kompartimenten zu erhal-
ten. Ein Term mit gauBverteilten Zufallszahlen (o € N (0, 1)) beschreibt das Signalrauschen
des simulierten Datensatzes und wird {iber den Vorfaktor [ reguliert. Das gesamte, analytisch
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berechnete Signal sgpy, (k,t) diskretisiert somit den k-Raum, vergleichbar mit einer MRT-
Messung (Abschnitt 2.2.3), auf die k-Raum-Punkte &, . der Auslesetrajektorie. Diese sind im
Falle der DA-3D-RAD vom k-Raum-Zentrum ausgehende radiale Speichen und werden {iber
die dichteangepassten Gradientenformen bestimmt. Alle diskreten Auslesepunkte k. , . werden
vor der Berechnung von sgin (k,t) generiert und beriicksichtigen dabei die gewéhlten Sequenz-
parameter, sowie die physikalischen Eigenschaften des gewéhlten Atomkerns. Dadurch kann
der Bildgebungsprozess einer MR-Messung eines jeden Atomkerns bei gewéhlter Auslesetechnik
simuliert werden. Die erhaltenen Rohdaten werden iiber den vorhandenen Rekonstruktionsal-
gorithmus vom Frequenz- in den Objektraum gebracht, um simulierte Bilddatensétze fiir die
Weiterverarbeitung zu erhalten.

3.3.2 Dynamische Simulation anatomischer Strukturen

Sollen realistische anatomische Strukturen betrachtet werden, ist die Modellierung iiber einfache
Geometrien, wie im vorangegangen Abschnitt beschrieben, nicht mehr moglich. Zusétzlich
ist es von Interesse, dynamische Parameter zu implementieren, um zeitlich verdnderliche
Signalverldufe zu untersuchen.

Hierfiir wurden bereits entwickelte Simulationen des menschlichen Gehirns [Gnahm et al., 2015;
Lommen et al., 2017] veréindert, um den dynamischen Signalverlauf eines !7O-Inhalationsex-
periments (vgl. Abschnitt 3.7) wiederzugeben. Anders als in der Phantomsimulation wurde
eine DA-3D-RAD-Sequenz mit GA-Projektionschema (vgl. Abschnitt 3.2.2) simuliert, um
synthetische Rohdaten anatomischer Strukturen zu erhalten. Diese Daten kénnen dadurch mit
variabler zeitlicher Auflosung (At) rekonstruiert werden. Der Algorithmus verwendet anatomi-
sche Tj-gewichtete Daten mit einer nominellen riumlichen Auflésung von (Az)? = (1 mm)?
sowie Segmentierungsmasken der grauen Substanz (engl. gray matter (GM)), der weiflen Sub-
stanz (engl. white matter (WM)) und der Zerebrospinalfliissigkeit (CSF). Diese strukturellen
Daten wurden iiber die brainweb-Datenbank! [Collins et al., 1998; Kwan et al., 1996, 1999]
bezogen und sind frei zugénglich. Alle dort verfiigharen Datensétze wurden aus Protonendaten
generiert. In Abbildung 3.12 sind Beispiele der grundlegenden anatomischen Strukturen und
Segmentierungen der drei verwendeten Hauptkompartimente abgebildet.

Im ersten Schritt des Simulationsalgorithmus wird jedes beriicksichtigte Kompartiment einzeln
mit Hilfe einer nicht uniformen schnellen Fourier-Transformation (engl. non-uniform Fast Fou-
rier Transform (nuFFT)) [Fessler et al., 2003] vom Orts- in den Frequenzraum umgewandelt.
Dadurch entsteht fiir das i-te Kompartiment der k-Raum K;. Anschlieend wird K; auf die
gewtinschten Trajektorien diskretisiert und die Eigenschaften (c, ps, 11, T5 ) sowie die funktio-
nellen Parameter (CMRO2, K1, K¢g) aufgepriagt. Die Amplitude jeder einzelnen Trajektorie
wird durch einen Vorfaktor g;, der das verwendete 3-Phasenmodell (s. Abschnitt 2.4.4) und
die FLASH-Gleichung (vgl. Abschnitt 2.2.4.1) berticksichtigt, moduliert. Dieser Prozess ist
schematisch in Abbildung 3.13 erklart. Durch Ausnutzen der Linearitdt der FT ergibt sich das
gesamte k-Raum-Signal der anatomischen Struktur aus der Summe der einzelnen K;, wobei
der Index i die beriicksichtigte Segmentierung repréisentiert. Das Signalrauschen wird wie
zuvor iiber komplexe, gaulverteilte Zufallszahlen bestimmt. Die Rohdaten werden iiber den in
Abschnitt 3.2.4 beschriebenen Rekonstruktionsprozess ( Gridding-Algorithmus) verarbeitet.

"http://www.bic.mni.mcgill.ca/brainweb/
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Abb. 3.12: Beispiel fiir verwendete Datensiitze aus der brainweb-Datenbank mit (Az)® = (1,0 mm)>3:
transversale Schicht eines T;-gewichteten anatomischen Referenzdatensatzes (A ), Segmentierung des
CSF-Kompartiments (B), Segmentierung des GM-Kompartiments (C) und Segmentierung des WM-
Kompartiments (D).

52



Kapitel 3. Material und Methoden

3.3.2.1 Implementierte Parameter

Die Simulation beriicksichtigt im Falle der '7O-MRT die Konzentration von Ha'7O im Gewebe;
kurz Wasserkonzentration (cw). Fiir alle Gewebearten des Gehirns wurden die Wasserkon-
zentrationen in vorhergehenden Arbeiten iiber konventionellen 'H-Methoden bestimmt [Neeb
et al., 2008]. Der cw-Wert zu Beginn eines simulierten Inhalationsexperiments (Baseline-
Phase, vgl. Abschnitt 3.7) kann aus diesen Literaturwerten der Wasserkonzentration unter
Beriicksichtigung der natiirlichen Haufigkeit von 17O errechnet werden.

Neben den funktionellen Parametern ist der Anreicherungsgrad o des !7Os-Gases eine be-
stimmende Grofle des dynamischen Signalverlaufs eines Inhalationsexperiments. Fiir alle
Simulationen wurde o = 0,6 verwendet. Die Ein- und Ausstromparameter Kq, K1, wurden

1 1 : 1 1
auf Kg = 1,00 g”ﬁ’n und K1, = 0,25 é‘ﬁ?ﬂ fir GM sowie K¢ = 0,31 g”ﬁci’nund Ky, = 0,03 é‘ﬁ?ﬂ
fiir WM festgelegt und richten sich nach den Ergebnissen vorangegangener Studien [Atkinson
et al., 2010].

Cw gemittelt

uber cy,€ U

(statischer \- ] funktionelle

Wahrheitswert) i / Parameter
metabolisches Modell ~ (dynamischer

Wahrheitswert)
alle gemessenen
Projektionen P
nach GA Schema

At

U C P rekonstruiert einzelne Projektionen i

Datensatz mit At mit C,

Abb. 3.13: Schematische Darstellung der dynamischen Simulation: jeder einzelnen Projektion wird
gemésB des metabolischen 3-Phasen-Modells eine Signalintensitét cw,; zugewiesen. Nach der Rekonstruk-
tion einer Untermenge an Projektionen U erhdlt man einen Datensatz mit der der zeitlichen Auflésung
At. Der statische Wahrheitswert ergibt sich aus dem Mittelwert der cy ;- Werte aus U. Die funktionellen
Parameter des metabolischen Modells sind gleichzusetzen mit den dynamischen Wahrheitswerten.

Im Zusammenhang mit der variablen zeitlichen Auflésung werden zwei Validierungsgréfien
definiert: der statische und der dynamische Wahrheitswert der dynamischen Simulation. Der
statische Wahrheitswert beschreibt den zu erwartenden cy-Wert eines Datensatzes, der mit
einem bestimmten At rekonstruiert wurde. Er ergibt sich aus dem Mittelwert der Wasserwerte
(ew ;) der beriicksichtigten Projektionen (vgl. Abbildung 3.13). Der dynamische Wahrheitswert
hingegen ist der funktionelle Parameter, der iiber das metabolische Modell die cyy ;-Werte der
Projektionen bestimmt. Im Falle eines !”O-Inhalationsexperiments sind CMROs, K und Kg
dynamische Wahrheitswerte.
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3.3.3 Simulation der PSF

Die PSF eines MRT-Bildgebungsprozesses (vgl. Abschnitt 2.3.3) kann numerisch iiber das
abgetastete Volumen und mit der Kenntnis der verwendeten k-Raum-Trajektorie berechnet
werden [Atkinson et al., 2011; Nagel et al., 2009; Rahmer et al., 2006]. Dabei handelt es sich
jedoch um eine Approximation der tatsichlichen PSF, die ebenfalls durch Diskretisierung und
Unterabtastung beeinflusst wird [Rahmer et al., 2006; Scheffler et al., 1998].

Die PSF beschreibt die Abbildung einer idealen Punktquelle ' durch den Prozess der Bild-
gebung. Durch die allgemeine Signalgleichung der MRT (vgl. Gleichung (2.33)) und der
Dirac-Delta Distribution § (r — ') kann das Signal s (k (¢) ,t) von 7" durch

s(k(t),t) o< Crelax /V S(r—r')- e 2TRMDT o0 Clggay € 2 RO (3.7)

beschrieben werden. Die k-Raum-Trajektorie der Sequenz wird hierbei durch k (t) représentiert.
Diese wird wie bereits erldutert fiir die DA-3D-RAD anhand der Gradientenform errechnet und
beriicksichtigt dadurch auch die physikalischen Eigenschaften des Atomkerns. Der Vorfaktor
Chrelax (t) bestimmt die Relaxationscharakteristik des abgebildeten Objekts. Uber die Fourier-
Inverse des Ausdrucks (3.7) erhdlt man die PSF der verwendeten Auslese zu:

PSF / s(k(t),t)- e *Orqg
14

(3.8)
~ / 2mik(t)r | —ik(t)r g,
1%

Somit zeigt sich, dass eine Abschétzung der PSF {iber die FT des abgetasteten k-Raum-
Volumens erhalten werden kann. Abhéngig vom betrachteten Atomkern sowie Kompartiment
werden mono- bzw. biexponentielle Zerfallsfunktionen durch Cieax (t) eingebunden. Eine de-
taillierte Betrachtung der zugrundeliegenden Relaxationsmodelle erfolgt im nédchsten Abschnitt
(Abschnitt 3.5.1). In Abbildung 3.14 ist eine simulierte 2D-PSF sowie eine eindimensionale
Projektion der PSF fiir die 2>Na-MRT mit der DA-3D-RAD dargestellt.

(U 2D-PSF der Natriumbildgebung 10 '
U AT atriumbildgebung|

Intensitat in w.E.
Intensitat in w.E.

5,0 00 _ 50
Position in Pixel

Abb. 3.14: Beispiel fiir eine simulierte PSF der Natriumbildgebung mit der DA-3D-RAD-Sequenz: 2D-
PSF (A) und eindimensionale (1D) Projektion (B). Die zentrale Schicht der 2D-PSF ist in Teilabbildung
(A) markiert und stellt die Projektionsschicht fiir den 1D-Fall dar.

54



Kapitel 3. Material und Methoden

3.4 Partialvolumenkorrektur

In Anwendungen der 23Na-, 3Cl- und '"O-MRT werden nominelle raumliche Auflésungen von
(Az)* = (2,0mm)? bis (10,0mm)? gewihlt. Dies fiihrt, wie bereits in Abschnitt 2.3.4 erwihnt,
zu PVE, die die Quantifizierung der Daten insbesondere in kleinen Strukturen systematisch
verfélscht.

Fiir die Anwendung an PET-Daten wurden verschiedene Algorithmen zur Korrektur der PVE
entwickelt. Einen Uberblick iiber diese Partialvolumenkorrekturen (PVC) geben Erlandsson
et al., oder Soret et al. [Erlandsson et al., 2012; Soret et al., 2007]. Im Allgemeinen kénnen
PVC-Methoden in drei Gruppen kategorisiert werden: Algorithmen, die die Rohdaten (Emissi-
onsdaten) des PET-Scanners verwenden [Liow et al., 1997; Tsui et al., 1994], Anwendungen die
die Projektionsdaten des Tomographen einbeziehen [Erlandsson et al., 2011; Huesman, 1984]
und Methoden, die in der Bilddoméne arbeiten [Bousse et al., 2012; Rousset et al., 1998; Tohka
et al., 2008]. Letztere eignen sich gut fiir die Anwendung bei X-Kern MRT-Daten, da dort
anatomische Informationen von hochaufgelésten 'H-Messungen als Grundlage der Korrektur
dienen kénnen. Hier wird zwischen voxelbasierten [Wang et al., 2012] und volumenbasierten
[Rousset et al., 1998] PVC-Algorithmen unterschieden werden.

In der Magnetresonanzspektroskopie findet die Korrektur von Signaliiberlappungseffekten
ebenfalls Verwendung. Hier werden unterschiedliche 'H-Bildgebungstechniken kombiniert, um
den Anteil des CSF-Signals in jedem betrachteten Voxel zu korrigieren [Horska et al., 2002].
Auf diese Methoden wird im weiteren Verlauf dieser Arbeit nicht mehr eingegangen.

3.4.1 Volumenbasierte PVC

Ein Beispiel eines volumenbasierten Ansatzes ist die geometric transfer matriz- (GTM)
Methode, die in dieser Arbeit fiir die Anwendung an **Na-, 3°Cl- und '"O-MRT-Daten
transferiert wurde. In Vorarbeiten wurde die Korrekturfihigkeit in Phantomstudien bestétigt
[Niesporek et al., 2015; Niesporek, 2014].

Die GTM-Methode verwendet Informationen der Signalverteilung sowie des Bildgebungsprozes-
ses, um PVE in definierten Volumina (Kompartimenten) zu korrigieren. Der Bildgebungsprozess
kann durch einen Faltungsvorgang (vgl. Abschnitt 2.3.3), bei dem die gemessene Signalintensi-
tat B (r) durch

B(r)=s(r)®H (r) mit H (r) :=PSF (r) (3.9)

gegeben ist, beschrieben werden. Hier bezeichnet s () die tatsichliche, nicht messbare Signal-
verteilung und H (r) ist die Fourier-Transformierte der zugrundeliegenden Filterfunktion h (k)
im k-Raum. Diese ist im Fall der MRT die zuvor beschriebene PSF (vgl. Abschnitt 2.3.3) des
Bildgebungssystems.

Das grundlegende Prinzip der GTM-Methode ist es, das gesamte betrachtete Volumen in n funk-
tionelle Kompartimente F;, die die Signalintensitit T; besitzen, zu teilen. Im Algorithmus wird
F; iiber eine bindre Maske M; () reprisentiert. So kann die tatséchliche Intensititsverteilung
g (r) durch
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n

g(r) = T (M;(r)® H;(r)), (3.10)
i=1

beschrieben werden. Die Funktion H; (7) entspricht der PSF des i-ten Kompartiments. In der
Regel werden in den gewéhlten Kompartimenten unterschiedliche Relaxationscharakteristiken
angenommen, wodurch die PSF fiir jedes Kompartiment einzeln bestimmt werden muss. Der
Algorithmus basiert auf zwei Annahmen: (1) 7; jedes Volumens ist konstant und (2) die PSF
ist ndherungsweise konstant tiber das gesamte FOV [Robson et al., 1997]. Die Fortpflanzung
des jeweiligen Signals ist unabhéngig gegeniiber der mathematischen Operation der Faltung.
So kann die pure strukturelle Information der region-spread function (RSF) iiber

RSF; = M; (7‘) ® H; (7’) (3.11)

ausgedriickt werden, die die durch die PSF hervorgerufene Signalverbreiterung modelliert. In
Ausdruck (3.11) ist erkennbar, dass nur strukturelle Daten zur Berechnung der RSF der be-
riicksichtigten Kompartimente verwendet werden. Die Uberlagerung der Signalanteile einzelner
Volumina kann somit als lineares System, bei dem die Beitrége eines jeden Kompartiments
separierbar sind, betrachtet werden. Das gemittelte Signal g; lasst sich fiir jedes Kompartiments
durch folgende Funktion modellieren:

__1¢
gj=—>_Ti-> M;-RSF;. (3.12)
Pj = Dj

Die Variable p; beschreibt die Anzahl der Voxel der verwendeten binéren Maske M. Der
Ausdruck (3.12) kann durch die Einfithrung des Wichtungsfaktors

Wij = — ZM]‘ : RSFZ (3.13)
P “p;
zu einem linearen Gleichungssystem
n
gi =y wij-Ti (3.14)
i=1

vereinfacht werden. Der Faktor w;; beschreibt den Anteil des Kompartiments ¢ am beobachteten
PVE in Kompartiment j (i # j). Werden diese Wichtungsfaktoren fiir alle n Elemente F;
bestimmt, ergibt sich die namensgebende n X n geometric transfer matriz, deren Elemente
das Gleichungssystem reprasentiert, das das gesamte segmentierte Volumen beschreibt:

g1 Wil W2 o Wi Ty
92 W21 W22 ' Wap T

S e B (3.15)
In Wn,1 Wp2 - Wnpn T,

geometric transfer matrixz
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So kann die gemessene Intensitit g der tatsdchlichen Signalverteilung T zugeordnet werden.
Durch Matrixinversion

T=GTM'.g (3.16)

erhélt man die von PVE korrigierten tatséchlichen Werte. Diese Methode liefert nur einzelne,
den beriicksichtigten Kompartimenten zugeordnete Signalintensitédten bzw. Quantifizierungs-
werte und stellt dadurch eine volumenbasierte Korrektur dar. Die beschriebene Prozedur, sowie
die in Abschnitt 3.3.3 erlauterte PSF Simulation wurden in MATLA B implementiert und bilden
den volumenbasierten PVC-Algorithmus. Falls keine Vorkenntnis iiber die anzunehmende
Relaxationscharakteristik vorliegt, kann ein iterativer Ansatz zur 75-Bestimmung verwendet
werden. Diese Abwandlung wird im folgenden Abschnitt 3.5 vorgestellt.

3.4.2 Erstellung struktureller Masken

Alle strukturellen Masken, die im PVC-Algorithmus beriicksichtigt werden, werden durch
Segmentierung aus hochaufgelosten 'H-MRT-Daten erstellt. Die vorhandenen 'H-Kanéle der
eingesetzten X-Kernsspulen (vgl. Abschnitt 3.1.2) liefern oft keine Daten von ausreichender
Qualitét, so dass bei Experimenten Spulenwechsel notwendig sind, die eine Registrierung der
Bilddaten erforderlich macht.

Die Segmentierungs- und Registrierungsprozesse die bei Phantomsimulationen und -messungen
sowie fiir In-vivo-Daten Verwendung fanden, werden im Folgenden vorgestellt.

3.4.2.1 'H-Protokolle zur Segmentierung

In durchgefiihrten Experimenten kamen unterschiedliche 'H-Protokolle zum Einsatz, deren Se-
quenzparameter in Tabelle 3.2 aufgelistet sind. Eine dreidimensionale Protonen-Gradientenecho-
Sequenz (3D-GRE) wurde als Grundlage der Segmentierung fiir Phantomdaten sowie als Basis
der Registrierung von In-vivo-Daten mit den verfiigharen 'H-Kanilen der X-Kernspulen
aufgenommen (**Na- und !"O-MRT). Im Falle der **CI-MRT wurden, da die eingesetzte
35Cl-Spule iiber keinen zusitzlichen Protonenkanal verfiigt, rekonstruierte 3°Cl-Daten fiir die
Registrierung verwendet und die 3D-GRE-Daten mit der 1Tx/1Rx-'H-Spule im Anschluss an
die 3°Cl-Messung akquiriert.

Die Grundlage der anatomischen Masken bilden Daten einer hochaufgelésten MPRAGE
(T -weighted Magnetization Prepared Rapid Acquisition GRE (T -weighted MPRAGE)) [Brant-
Zawadzki et al., 1992] sowie Ty /Ti-gewichteten CISS (Constructive Interference in Steady
State)-Sequenzen [Casselman et al., 1993]. Diese Protokolle wurden mit der 1Tx/ 24Rx-'H-
Kopfspule aufgenommen.

3.4.2.2 Registrierung von 'H Daten

Die Registrierung der 'H-Informationen auf die rekonstruierten Daten der 23Na-, 33Cl- und
17O-MRT erfolgten mit dem FLIRT (FMRIB’s? linear image registration tool) -Algorithmus

2The Oxford Centre for Functional MRI of the Brain
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Tab. 3.2: Sequenzparameter der verwendeten  H-MRT-Sequenzen, die als Grundlage der Registrierung
und Segmentierung dienten. Zusétzlich ist die Akquisitionszeit T s.q, sowie die verwendeten Spulen
aufgelistet. Die 3D-GRE-Sequenz wurde an allen X-Kernspulen mit zusétzlichem * H-Kanal als Basis der
Registrierung verwendet (**Na- und '”O-MRT). Fiir > Cl-Experimente war ein zweifacher Spulenwechsel
notwendig.

MPRAGE  3400/1,6 9 262x151x300 0,99 10:32 1Tx/ 24Rx-'H

CISS 5,51/2,2 16 262x155x122 0,65 06:36 1Tx/ 24Rx-'H
1Tx/ 1Rx-'H

3D-GRE 7,5/ 3,25 10 256x256x 176 1,0 03:30 1Tx/ 1Rx-?*Na/'H

1Tx/ 1Rx-(*TO+H)

des FMRIB Software Library Arbeitspakets (FSL) [Jenkinson et al., 2002, 2001]. Dieser
verwendete eine Registrierung mit sechs Freiheitsgeraden (3 Rot., 3 Trans., engl. rigid body).
Um den Informationsverlust der 'H-Daten durch Herabskalierung zu minimieren, wurden
interpoliert rekonstruierte X-Kerndaten (zero-filling, vgl. Abschnitt 3.2.4) als Grundlage
der Registrierung verwendet. Die beschriebene Registrierungsmodalitit (H-Daten auf X-
Kerndaten) ist notwendig, da der Prozess der Registrierung einen nicht nachvollziehbaren
Einfluss (Rotation, Interpolation) auf die vorliegende PSF hat. Fiir den PVC-Algorithmus
ist die Kenntnis der exakten PSF fiir eine vollstdndige Korrektur hingegen entscheidend. Die
3D-GRE-Daten verfiigen durch die Messung im selben experimentellen Aufbau der jeweiligen
X-Kern-Messung iiber zusétzliche strukturelle Informationen (bspw. Referenzrohrchen), die
die Qualitit der Registrierung verbessern.

3.4.2.3 Segmentierung gemessener Daten

Wie im vorangegangenen Abschnitt (vgl. Abschnitt 3.4.2.1) erwédhnt, wurde fiir die Segmentie-
rung der Phantomdaten die Informationen der 3D-GRE-Sequenz genutzt. Die Segmentierung
der Konzentrationsrohrchen aus registrierten Daten erfolgte hierbei manuell mit Hilfe des
Medical Interaction Toolkits (MITK) [Nolden et al., 2013; Wolf et al., 2005].

Bei In-vivo-Daten wurde eine andere Vorgehensweise benutzt. Die T1-gewichteten MPRAGE-
Daten des menschlichen Gehirns wurden verwendet um drei Gewebekompartimente zu erstellen:
GM, WM sowie zwei Kompartimente des CSF. Hier wurde zwischen dem inneren CSF (CSFj,
Ventrikel) und dem dueren CSF (CSF,, sulci) unterschieden. Beispiele dieser strukturellen ana-
tomische Masken sind in Abbildung 3.15 dargestellt. Weitere Strukturen wie die Basalganglien
oder Thalami wurden nicht separat betrachtet, sondern dem GM- bzw. WM-Kompartiment
zugeordnet. Der Hirnstamm und das Kleinhirn wurden nicht beriicksichtigt. Fir die Ab-
grenzung zwischen Hirngewebe und Schadelstrukturen wurde der zusétzliche Kontrast der
CISS-Daten ausgenutzt. Die Ty /T1-Wichtung hebt Fliissigkeiten hervor und verbessert so
die Separierung von CSF und Schédelknochen. Der von den Schédelstrukturen bereinigte
MPRAGE-Datensatz wurde anschliefend mit Hilfe des Algorithmus zur anatomischen Seg-
mentierung (FAST (FMRIB’s Automated Segmentation Tool) [Zhang et al., 2001]), in binare
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Masken der vier zuvor genannten Volumina geteilt. Die Segmentierung von Referenzréhrchen
wurde ebenfalls manuell unter Verwendung des MITK bewerkstelligt. Hierfiir wurden bei allen
Anwendungen die 3D-GRE-Daten genutzt.

Bei der Anwendung des PVC-Algorithmus fiir die Auswertung moglicher Patientenmessungen
wurden Tumore, oder andere anatomische Abnormitdten manuell auf Grundlage von bereits
vorhandenen klinischen Daten oder vorgestellten anatomischen Protokollen nach der Regis-
trierung auf die X-Kerndaten segmentiert und in der Anwendung des PVC-Algorithmus als
zusatzliches Volumen betrachtet. Die klinischen Protokolle beinhalteten u.a. kontrastmittelver-
stirkte Ty-gewichtete Datenséitze mit einer riumlichen Auflésung von (Az)® = (1mm)3 oder
Ts-gewichtete Turbo-Spin-Echo (TSE) -Sequenzen.

c — -
g w w
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Anatomische Daten
GM-Kompartiment
WM-Kompartiment

Abb. 3.15: Verwendete anatomische Daten und Segmentierungsmasken einer In-vivo-Messung: Beispiel
einer gewdhlten transversalen Schicht anatomischer Daten, die als Grundlage der Segmentierung dienen
(Ty-gewichtete MPRAGE, Ty /T)-gewichtete CISS). Die daraus gewonnenen Masken des CSF;-, CSF,-,
GM- sowie WM-Kompartiments sind ebenfalls dargestellt.

3.4.2.4 Segmentierung simulierter Daten

In Simulationen sind die Kanteninformationen der simulierten Strukturen bekannt. So werden
in Phantomsimulationen die Masken der beriicksichtigten Konzentrationsréhrchen kiinstlich
erzeugt. Deren Position und Grofle wurde als geometrische Struktur modelliert und iiber die
MATLAB phantom-Funktion die jeweilige bindre Maske des Réhrchens erzeugt. Ein Vergleich
mit einer manuellen Segmentierung ergab vergleichbare strukturelle Masken und deswegen
wurde die manuelle Segmentierung im weiteren Verlauf nicht mehr angewendet.

Die dynamische Simulation anatomischer Strukturen verarbeitet kiinstliche 'H-Datensiitze aus
der brainweb-Datenbank. Diese stellt ebenfalls passende bindre Masken des GM-, WM- und
CSF-Kompartiments zur Verfiigung, die in den Untersuchungen der simulierten anatomischen
Datensétze Verwendung fanden. Die bereitgestellten Masken wurden fiir die Anwendung
der PVC an rekonstruierten, simulierten Daten auf das passende FOV bzw. Matrixgrofie
skaliert.
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3.5 Iterative volumenbasierte PVC zur Bestimmung von T3

Die im vorangegangen Abschnitt beschriebene volumenbasierte PVC-Methode (GTM Algorith-
mus, vgl. Abschnitt 3.4.1) berticksichtigt fiir die Korrektur i. d. R zuvor bestimmte T35 Zeiten
zur vollstdndigen Simulation der PSF. Bei extrem schnell relaxierenden Atomkernen (z.B.
2Na, ¥Cl und 170) beeinflussen die Relaxationscharakteristiken die Korrektureigenschaften
in erhohtem Mafle. In Anwendungsbereichen, bei denen die T5-Werte gar nicht oder nur
teilweise bekannt sind, miissen diese zuverléssig bestimmt werden kénnen. Werden Strukturen
untersucht, die bei einem geringen rdumlichen Abstand zueinander deutlich unterschiedliche
Relaxationseigenschaften aufweisen (bspw. GM und CSF), werden Messungen zur Bestimmung
der Relaxation stark durch PVE beeinflusst. Signalanteile des Kompartiments mit langsamen
Zerfall bewirken ein verdndertes Signalverhalten des schneller zerfallenden Kompartiments; es
kommt zu einer Uberschiitzung der Ty-Zeit des Letzteren.

Um eine verbesserte T5-Bestimmung zu ermoglichen, wurde ein iterativer volumenbasierter
PVC-Algorithmus entwickelt und implementiert. Eine Ilustration des zugrundeliegenden
Arbeitsflusses ist in Abbildung 3.16 dargestellt. Im ersten Schritt erfolgt fiir alle aufgenommenen
Datenséatze (i.d.R. 10-32 TEs) eine Korrektur von Bj-Inhomogenitéten. Anschliefend wird
der Datensatz einer einzelnen Echozeit (TE-Datensatz) und die zugehorigen bindren Masken
anatomischer Strukturen, gewonnen aus der Segmentierung von 'H-Daten (vgl. Abschnitt 3.4.2),
an den iterativen Algorithmus weitergegeben. Fiir jeden dieser Datensétze wird die PSF neu
berechnet, da sich aufgrund unterschiedlicher TE-Zeiten auch ein anderer PVE-Fehler bzw. PSF
ergibt. Der erste Iterationsschritt wendet den PVC-Algorithmus ohne jegliche T5-Annahme an
(T3,). Die daraus resultierenden korrigierten Daten werden genutzt um eine erste Abschétzung
der Relaxationszeiten in den einzelnen Kompartimenten {iber einen Least-Square-Fit des
zugrundeliegenden Relaxationsmodells zu gewinnen (75 ;). Im zweiten Iterationsschritt wird
T3, im PVC-Algorithmus verwendet. Die daraus resultierende Abschitzung der Relaxationszeit
(T3 5) wird wiederum an den néchsten Iterationsschritt (Schritt 3) weitergegeben. Dieser Ablauf
wird solange wiederholt, bis die Anderung der so bestimmten Relaxationszeit zwischen zwei
aufeinanderfolgenden Iterationsschritten (| 75, 4 — T3, |) einen zuvor gesetzten Schwellwert
unterschreitet (Abbruchkriterium).

3.5.1 Relaxationsmodelle und Fitvorginge

Der iterative Algorithmus kann fiir alle Kerne angewendet werden und unterscheidet sich dabei
nur in der Simulation der PSF, sowie dem zugrundeliegenden Relaxationsmodell (Fitmodell)
des jeweiligen Kompartiments. Die in dieser Arbeit betrachteten Kerne (**Na, 3°Cl und '70)
und Kompartimente (Gewebe, Modelllosungen, vgl. Abschnitt 3.1.4) weisen sowohl mono- als
auch bi-exponentielle Relaxationseigenschaften auf.

Ein mono-exponentielles Modell wurde fiir alle Daten der '7O-MRT sowie fiir Daten der 2Na-
und *°CI-MRT des 0 %-Agar Kompartiments verwendet. Vorangegangene Untersuchungen
in der In-vivo-'"O-MRT zeigten, dass das transversale Signalverhalten trotz Quadrupolei-
genschaften mit einer Monoexponentialfunktion beschrieben werden kann [Zhu et al., 2001].
Folgendes mono-exponentielle Modell
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Abb. 3.16: Schematischer Arbeitsfluss der iterativen volumenbasierten PVC zur Ty -Bestimmung.
Die akquirierten Daten (1) werden nach der Rekonstruktion bzw. Segmentierung (2) der iterativen
Schleife iibergeben (3). Dort werden die Signalintensitédten mit dem volumenbasierten PVC-Algorithmus
korrigiert und iiber einen Least-Square-Fit des zugrundeliegenden Relaxationsmodells die jeweilige
T5-Zeit bestimmt.

[ T,-Bestimmung

]

t

CRelax,mono (t) = My ei 3 (317)

wurde zur Simulation der PSF und

__t\?2
Cmono,ﬁt (t) :\/Mg (6 T2*> + N2 (318)

als Fitfunktion verwendet. In beiden Féllen steht My fiir die Anfangsmagnetisierung nach
der Anregung, 75 bezeichnet die effektive transversale Relaxationszeit, N représentiert das
Signalrauschen des Datensatzes und ¢ bezeichnet die Zeit.

In der Betrachtung von Hirngewebekompartimenten (GM, WM) und Lésungen mit > 0 %-Agar
in der 2Na- und 3°CI-MRT wurde ein bi-exponentielles Modell fiir die PSF verwendet [Rooney
et al., 1991]:

__t __t_
Chetaxbionp (1) = MO(FS e TR 4 (1—F) e ) (3.19)

wobei T3, und T3, die kurze bzw. lange Komponente der effektiven transversalen Relaxation ist.
Die Variable F représentiert das Verhéltnis der langen zur kurzen Komponente. Quadrierte
Daten wurden mit

t

_ __t \2
Chiexpatt () =\/M3(Fse A (-R) e ) 4N (3.20)
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gefittet. Die Modellierung des bi-exponentiellen Zerfalls erfolgte fiir alle Untersuchungen in
dieser Arbeit, wie in der Relaxationstheorie der Spin 3/2-Kerne (I = %) beschrieben, mit F3=0,6
[Hubbard, 1970].

3.5.2 Zusatzliche Segmentierungsansitze

In der Anwendung und Validierung des iterativen PVC-Algorithmus kamen fiir Phantommes-
sungen zusitzliche Segmentierungsansitze zum Einsatz. Als Vergleich zur zuvor beschriebenen
vollstdndigen Berticksichtigung der strukturellen Informationen (vollstandige Segmentierungs-
maske, vgl. Abschnitt 3.4.2) wurden ebenfalls verkleinerte Masken verwendet. Diese beriicksich-
tigen nur Bereiche aulerhalb von Kantengrenzen und werden als sogenannte erodierte Masken
bezeichnet. Dieser Ansatz représentiert die zuvor géngige Vorgehensweise zur Bestimmung
von Relaxationszeiten in der Bildgebung von X-Kernen. Ein Beispiel fiir erodierte Masken bei
Phantomdaten ist in Abbildung 3.17 gezeigt. In der In-vivo-Anwendung wurde aufgrund der
zum Teil kleinen Strukturen (z.B. CSF,) auf diese Art der Segmentierung verzichtet.

Tab. 3.3: Verwendete Sequenzparameter der DA-3D-RAD-Sequenz (vgl. Abschnitt 3.2) der ?3Na-,
35CL- und " O-MRT-Messungen fiir die Bestimmung von Ty -Zeiten; akquiriert mit mehreren Echos.
Protokolle zur Korrektur von Bi-Inhomogenitdten sind ebenfalls aufgelistet. Fiir alle Protokolle sind TR,
TE, die Anzahl der Projektionen sowie die radialen Auslesepunkte aufgelistet. Zusatzliche Parameter
sind die Auslesezeit Tro, die Pulslinge Tp, die FWHM der berechneten PSF, sowie die gesamte
Akquisitionszeit Tacqq. Die Echozeiten der jeweiligen Akquisitionen (Multiecho bei **Na-, 3° CI-MRT)
sind ebenfalls aufgelistet.

Atomkern TR in TE in ms Rad. Ausle- Tgro/ Tp FWHM der Tacq in
ms,/© /Proj. (Echos) sepunkte in ms PSF in Pixel min
Sequenzparamter der Phantomstudie
23Na 250/90° /4000  0,35-85 (32)f 256 5,0/ 0,6 2,04 66:39
3501 45/90°/6000  0,6-35 (24)F 128 5,0/ 0,6 2,33 36:00
170 30/90°/8000 0,56-10 (10)* 128 5,6/ 1,0 2,44 40:00
In-vivo-Sequenzparamter
23Na 110/90°/4000  0,35-65 (30)1:2 256 5,0/ 0,6 2,07 36:39
170 45/ 90° /7500 0,56-8 (7)*2 128 5,6/ 1,0 2,30 39:22
35C1 55/90° /6000 0,6-35 (24)%2 128 5,0/ 0,6 2,20 44:00
Sequenzparamter der Bi-Korrektur
2Na (By) 150/90° /3200 0,55 256 10,0/ 2,0 - 08:00
170 (By) 75/75° /5000 0,56 128 5,6/ 2,0 - 06:10
35C1 (By) 150/90° /3000 0,6 128 5,0/ 2,0 - 07:45

t: TE=[0,35, 6,5, 14, 21, 28, 85, 45, 55; 0,5, 10, 18, 25, 32, 40, 50, 70; 1,5, 8, 16, 23, 30, 38, 47, 100; 3, 12, 19, 26, 33, 42, 49, 85]
* TE=[0,56; 1; 1,5; 2; 2,5; 4; 5; 6; 7; 10]
t: TE=[0,6, 7,2, 16; 0,9, 8, 18; 1,2, 8,5, 20; 1,6, 9, 22; 1,8, 10, 24; 2,5, 11, 26; 8,50, 13, 28; 5,5, 14, 35]

t,2: TE=[0,35, 6,5, 14, 21, 30; 1,0, 7,5, 15, 23, 35; 1,5, 8,5, 16, 25, 40; 2,5, 9,5, 17, 27, 45; 3,5, 11, 18, 28, 55; 5, 12, 20, 29, 65]

*2: TE=[0,56; 1; 1,56; 2,5; 3,5; 6; 8]
1,2: TE=[0,6, 7,2, 16; 0,9, 8, 18; 1,2, 8,5, 20; 1,6, 9, 22; 1,8, 10, 24; 2,5, 11, 26; 3,5, 13, 28; 5,5, 14, 35]
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3.5.3 Verwendete Protokolle

Fir die Anwendung des iterativen PVC-Algorithmus zur 75-Bestimmung wurden fiir die
Datenakquisition bei der 23Na-, 33Cl- sowie !”O-MRT unterschiedliche Protokolle verwendet.
In Phantom- und In-vivo-Untersuchungen kam u.a. eine Multiechoversion der DA-3D-DAD
Sequenz (vgl. Abschnitt 3.2.1.1) zum Einsatz. Ebenfalls wurden Messungen zur Erstellung
von Bj-Karten mit Hilfe der phasensensitiven Methode durchgefiihrt [Morrell, 2008]. Ein
Uberblick der Sequenzparameter fiir alle gemessenen Atomkerne findet sich in Tabelle 3.3.
Dort sind Sequenzprotokolle fiir Phantom- und In-vivo-Messungen (vgl. Abschnitt 4.3), sowie
fiir By-Kartierungssequenzen aufgelistet.

23Na-Daten 35CI-Daten

- 0
o ©
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Abb. 3.17: Verwendete erodierte Masken fiir alle verwendeten Kompartimente in Phantommessungen
der 23Na-, 35 CIL- sowie 1"O-MRT des Relaxationsphantoms (vgl. Abschnitt 3.1.4.1). Die drei kleineren
Konzentrationsrohrchen des Phantoms sind gut erkennbar. Befiillung mit 5 %-Agar bzw. 0 %-Agar verdn-
dern die Relaxationseigenschaften der jeweiligen Kompartimente. Die vollstindige Segmentierungsmaske
eines Referenzrohrchens ist im Vergleich angedeutet (rote, gestrichelte Markierung).

3.5.4 Einfluss von Suszeptibilitatseffekten auf die Relaxationseigenschaften

Die Bestimmung der 75-Relaxationseigenschaften in Strukturen des Gehirns kann —abhingig
von den physikalischen Eigenschaften des beriicksichtigten Kerns—sensitiv fiir lokale By-Inho-
mogenitéten sein. Bei sehr hohen Feldstérken (By > 7T) fithren Gewebetibergénge zu stérker
inhomogenen Verteilungen des statischen Magnetfeldes, als bei niedrigeren Feldstéarken (z.B.
By = 3T). Diese By-Variation fithrt zu einer zusétzlichen Dephasierung und Verkiirzung der
T5-Zeit.

Besonders im Fall des zuvor beschriebenen CSF,-Kompartiments (vgl. Abschnitt 3.4.2) kénnen
die T5-Werte im Vergleich zum CSF;-Kompartiment aufgrund von lokalen By-Anderungen
stéarker variieren. Zur Abschéitzung der Diskrepanz zwischen den T5-Zeiten des CSF,- bzw.
CSF;-Kompartiments in der Bildgebung von 23Na, 3°Cl und !"O wurde ein vereinfachtes
Modell in MATLAB implementiert. Hierfiir wurde ein isoliertes Bildgebungsvoxel B, der
Grofle sgy,. mit idealem mono-exponentiellem T5-Zerfall betrachtet. Zusatzlich wird B, in
n Subvoxel pro Dimension aufgeteilt. In einem inhomogenen Magnetfeld By () wird dem
Magnetisierungsvektor Mg, ; (7, t) an Subvoxelposition 7 und gegebener Zeit ¢ eine zusitzliche
Phase ®p (r,t) = vABy () t aufgeprigt:
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.
Msub,i (Ta t) = Msub,i (7’, 0) e T e—z@;(r,t). (321)

Hier bezeichnet + das gyromagnetische Verhéltnis des betrachteten Atomkerns. Wird die Ma-
gnetisierung aller Mgy, ; (1,t) aufaddiert, erhalt man das gesamte Signal im Bildgebungsvoxel
B,. Die Funktion:

ABy (1) = Ggry + Gyry + G..1, (3.22)

beschreibt eine einfache statische Feldinhomogenitét, wobei G, Gy und G, die By-Gradienten
in der z-, y- bzw. z-Dimension sind. Die Stérke des jeweiligen Inhomogenitatsgradienten wurde
fiir alle Simulationen fiir die entsprechende Feldstérke nach Yang et al. [Yang et al., 2010]
gewahlt. Die Ergebnisse werden in Kapitel 4.3.4 vorgestellt.
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3.6 Aufbau eines Inhalationssystems

Zur Messung des lokalisierten CMRO2-Werts wird dem Probanden eine bestimmte Menge
an 1709-Gas (Gasbolus) verabreicht um den in Abschnitt 2.4.3 beschriebenen Anreicherungs-
effekt von metabolisiertem Hy'7O zu detektieren. Der Bolus wird im Laufe eines Inhala-
tionsexperiments iiber ein Atemsystem appliziert. Durch das starke Magnetfeld und den
begrenzten Raum innerhalb des Tomographen ergeben sich besondere Anforderungen fiir
ein 1"O-Inhalationssystem. Zunichst soll es die in Abschnitt 2.4.4 skizzierten Atemphasen
ermoglichen bei denen entweder Raumluft oder 7O,-Gas vom Probanden geatmet wird. Zu-
sétzlich muss die Apparatur aus MR-kompatiblen Werkstoffen bestehen und iiber ein geringes
Totvolumen verfiigen, um das kostspielige '709-Gas moglichst effektiv zu nutzen. Das Inhalati-
onssystem wird nahe am Probanden positioniert und muss mitsamt der Spule in der Bohrung
des Tomographen Platz finden. Der Atemwiderstand sollte moglichst klein und das System
von auflen steuerbar sein.

1. 7O-Reservoir
2. CO,-Absorber
3. pneum. Ventil

4. Atemschlauch
5. Inhalationsmaske
6. pneum. Anschlisse

Abb. 3.18: Das MR-kompatible Atemsystem mit geschlossenem '7 O-Atemkreislauf. Das Reservoir (1)
ist iiber Konnektoren und einem Atemkalkbehélter zur COq-Absorption (2) mit einem pneumatischen
Ventil (3) verbunden. Der Proband atmet iiber einen Beatmungsschlauch (4) und eine unbeliiftete
Atemmaske (5) durch das Atemsystem. Uber die pneumatischen Anschliisse (6) kann das Ventil
gesteuert werden.

3.6.1 Verwendetes Atemsystem

Fiir alle Inhalationsexperimente wurde ein geschlossenes Atemsystem verwendet. Im Gegensatz
zum re-breathing Ansatz [Hoffmann et al., 2011a] wird die gesamte Gasmenge vor Beginn des
Experiments in ein geschlossenes System gefiillt. Die Atmung des Probanden erfolgt wiahrend
der zweiten Atemphase der Untersuchung (Inhalationsphase (vgl. Abschnitt 2.4.4)) in einem
Kreislauf mit gegeniiber der natiirlichen Hiufigkeit erhohter !”Og-Anreicherung. Ein speziell
angefertigtes pneumatisches Ventil (vgl. Abschnitt 3.6.2), dessen Steuerelement im Bedienraum
des Magnetresonanztomographs positioniert wird, erméglicht es, zwischen den verschiedenen
Atemphasen zu wechseln. So kénnen die drei Hauptphasen des Experiments realisiert werden.
Eine detaillierte Beschreibung der Inhalationsprozedur geschieht im folgenden Abschnitt (vgl.
Abschnitt 3.7).
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Anschluss A1 Anschluss A2

Atempfad A3 A1 ] Atempfad A3 A2
("O Kreislauf) (Raumluft)
B Anschluss A3

Abb. 3.19: Detailansicht des verwendeten pneumatischen Ventils (A) und Konstruktionszeichnung
mit eingezeichneten Atempfaden (B). In beiden Teilabbildungen sind die Anschliissen A1-A3 markiert.
An den pneumatischen Anschliissen (1) wird das Arbeitsgas mit Uberdruck in die Kolbenkammer (3)
geleitet. Der Hub des Arbeitskolbens (2) dichtet einen der beiden Atempfade luftdicht ab. Atempfad
A3— A1 verbindet das '7 O-Reservoir mit dem Probanden und Atempfad A3 — A2 wird wihrend der
Raumluftatmung genutzt.

Das gesamte System besteht aus kommerziell erhéltlichen Schlduchen und Verbindungsstiicken
(Intersurgical, Wokingham, Berkshire, UK), wie sie in der klinischen Routine Verwendung
finden. Das Gasreservoir bildet ein 5L fassender Atemballon (Driger, Liibeck, Deutschland),
der iiber einen COz-Absorber (LoFloSorb, Intersurgical, Wokingham, Berkshire, UK) den
geschlossenen Atempfad bildet. Eine Abbildung des verwendeten Inhalationssystems ist in
Abbildung 3.18 gezeigt.

Der Aufbau wird mit Blickrichtung entlang der z-Achse des Tomographen hinter dem Pro-
banden und der Spule am Positioniertisch befestigt. Die Verbindung zwischen Ventil und
Proband bildet eine unbeliiftete Atemmaske ohne Luftauslassoffnung (ResMed Germany Inc.,
Martinsried, Deutschland).

3.6.2 Pneumatisches Ventil

Das pneumatische Ventil verfiigt iiber drei Anschliisse, die es ermdglichen, den Atempfad
des Probanden wihrend der Messung entweder auf den !O-Kreislauf (Anschluss 1, A1) oder
auf Raumluftatmung zu schalten (Anschluss 2, A2). Die Verbindung mit der Atemmaske des
Probanden erfolgt tiber einen flexiblen Beatmungsschlauch (Spiralschlauch), der mit Anschluss
3 (A3) verbunden ist (s. Abbildung 3.19). Das Ventil ist als Teil des Aufbaus innerhalb
der Bohrung des Magnetresonanztomographen angebracht und vollstdndig aus PMMA bzw.
Polyetheretherketon (PEEK) gefertigt. Die Funktionsweise ist wie folgt: ein Arbeitskolben wird
durch einen Uberdruck von 3-5bar innerhalb des Ventilgehéuses verschoben und schliefit somit
den Atempfad zwischen A3 zu Al bzw. A3 zu Al luftdicht ab. Die Atmung kann dann nur

66



Kapitel 3. Material und Methoden
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Gasflusssensor
LabView zur Volumenbestimmung

Arbeitsgas 3-Wege Ventil Auswertung

~B

pneum. Schlauche

zweistufiger Druckminderer

Atemsystem mit mit 70, Druckgasflasche

C Reservoir

Abb. 3.20: Das System zum Befiillen des Atemreservoirs mit 7 Oy-Gas. Die verwendeten '7O-
Druckluftflaschen (A) werden iiber einen zweistufigen Druckminderer (B) angeschlossen. Das 17 O,-Gas
kann tiber die Abfiillvorrichtung (Schema in (C)) in das Reservoir geleitet werden: das Gas wird aus
dem Druckminderer durch den Gasflusssensor (Volumenkontrolle) und den gedfineten Pfad A3— Al in
den Atemballon (Reservoir) geleitet. Das pneumatische Ventil ist dabei iiber ein 3-Wege-Ventil mit
dem Arbeitsgas verbunden. Der Pfad des 17 O,-Gases ist mit roten Richtungspfeilen angedeutet. Nach
der Befiillung wird das Reservoir tiber das pneumatische Ventil verschlossen und das Atemsystem fiir
das Experiment im Tomographenraum positioniert.
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iiber den jeweils anderen Pfad erfolgen. Die Kolbenkammern sind dabei von der Atembohrung
getrennt und iiber Druckluftschlauche (Festo AG & Co. KG, Esslingen, Deutschland) mit
dem Steuerelement (3-Wege-Ventil, Festo AG & Co. KG, Esslingen, Deutschland) und einer
Druckluftquelle (aufierhalb des Magentraums) verbunden. Als Arbeitsgas wurde medizinischer
Stickstoff (N2, 5.0) verwendet.

3.6.2.1 Befiillung und Gasflussmessung

Das 709-Gas wird in Druckluftflaschen (Luxfer Gas Cylinders, Nottingham, UK) mit Eigenvo-
lumen von 0,4 L und ca. 10-15bar Uberdruck geliefert. Uber einen zweistufigen Druckminderer
(Swagelok, Solon, Ohio, USA) und das pneumatische Ventil wird das Gas vor dem Experiment
in das offene '7O-Atemreservoir abgefiillt. Die Kontrolle der Gasmenge erfolgt iiber einen
Luftmassensensor (AWM 720P1, Honeywell, Morristown, New Jersey, USA). Eine schema-
tische Darstellung der Abfiillvorrichtung ist in Abbildung 3.20 dargestellt. Der Sensor wird
iiber eine externe Stromquelle gespeist (Lithium-Polymer-Akkumulator, 11,1 V) und liefert
abhéngig vom anliegenden Gasfluss eine messbare Ausgangsspannung. Im fiir die Anwendung
dieser Arbeit interessanten Bereich® bis 25 SLPM (engl. standard liters per minute) besteht
ein linearer Zusammenhang zwischen Spannung und momentanem Fluss. Die Auslese und
Verarbeitung des Ausgangssignals geschieht iiber ein LabView (National Instruments, Austin,
Texas, USA) -Skript welches tiber Integration des errechneten Flusses eine Echtzeitbestimmung
des Volumens erlaubt (s. Abbildung 3.21). Die Kalibrationskurve des Sensors wurde dem
Datenblatt des Herstellers entnommen.

Verbindung zu PC

SN
&3
2
“22
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16
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12
1
08

Total Volume [L]

B 202694 L

Auslesesignal e
q ( ® |
LS " | Lithium-Polymer- Datenerfassung
Akkumulator
(Stromquelle)

Abb. 3.21: Darstellung der verwendeten Gasflussmesseinheit. Der Luftmassensensor (Detailansicht
in (A)) ist mit einer externen Stromquelle (links) verbunden und liefert ein Ausgangssignal, das
iiber ein USB-basiertes Datenerfassungsgerdt (NI USB-6009, National Instruments, Austin, Texas,
USA) mit einem PC verbunden ist. Dort erfolgt die Verarbeitung des Signals und eine Echtzeit-
Volumenbestimmung. Die Bedienoberfliche des LabView-Skripts ist in (B) zu sehen.

3L.d.R. liefern Druckminderer fiir medizinische Anwendungen Fliisse von 12-15 SLPM.
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3.7 Inhalationsexperiment

Der Ablauf eines Inhalationsexperiments richtet sich nach dem metabolischen 3-Phasenmodell
[Atkinson et al., 2010] (vgl. Abschnitt 2.4.4) und teilt sich in drei Abschnitte (Baseline-,
Inhalation- sowie Abklingphase). Wéhrend allen Phasen werden kontinuierlich MRT-Daten
akquiriert. Aus dem Signalverlauf lasst sich anschliefend der funktionelle CMRO2-Wert
berechnen. Das Experiment wurde an gesunden Probanden sowie in leicht abgednderter Form
an Patienten angewendet.

3.7.1 Durchfiihrung

Die Aufnahme der Daten erfolgte mit der bereits vorgestellten 1Tx/ 1Rx-(17O+'H)-Kopfspule
unter Verwendung der DA-3D-RAD-Sequenz. Der Proband wurde mit dem befiillten Atem-
system (vgl. Abschnitt 3.6) im Tomograph positioniert und Sensoren zur Uberwachung der
Vitalfunktion angebracht (Puls, Atmung). Eine Abbildung sowie eine schematische Zeichnung
des experimentellen Aufbaus einer Probandenmessung sind in Abbildung 3.22 zufinden. Die
Positionierung des Atemsystems im MRT erfolgte hinter dem Probanden (vgl. Abschnitt 3.6).
Referenzrohrchen zur Quantifizierung des cw-Wertes wurden innerhalb des Spulenvolumens
angebracht.

3.7.1.1 Inhalationsprozedur

Wiéhrend des Experiments wird entsprechend der gewéhlten Atemphasen zwischen Raumluft
und mit 7O angereicherter Atemluft gewechselt. Die Atemphasen und der experimentelle
Ablauf eines Inhalationsexperiments gliedern sich in folgende Abschnitte:

1) Baseline-Phase (t; =10:00 min): erste Atemphase des Experiments mit festgelegter
Lénge t1, Atempfad (A3 — A1) lisst den Probanden Raumluft (17O natiirliche Haufigkeit)
atmen. Der erwartete cy-Wert entspricht der natiirlichen Ho!7O-Konzentration (bei ausrei-
chendem zeitlichem Abstand zwischen zwei aufeinanderfolgenden Inhalationsexperimenten).
Am Ende der Baselinephase erfolgt die Atemsynchronisation des Probanden.

2) Inhalationsphase (t2: variabel): zweite Atemphase des Experiments mit variabler
Lénge, Atempfad lasst den Probanden im geschlossenen Atemkreislauf (A3 — A2) atmen,
Beginn der Inhalationsphase im exhalierten Zustand. Die !7O-Konzentration liegt iiber der
natiirlichen Haufigkeit (Anreicherungsgrad der Atemluft mit '7Os wird iiber den Parameter
o angegeben). Die Konzentration von Ha'7O im Gewebe nimmt gemif dem metabolischen
Modell zu. Das bereitgestellte Volumen an '7Os-Gas bestimmt die Lénge to. Die Atemluft
wird zur Verldngerung der Inhalationsphase durch einen Behélter mit Atemkalk ((LoFlo-
Sorb, Intersurgical, Wokingham, Berkshire, UK) geleitet (COg-Absorber). Der Proband
signalisiert dem Experimentator, wenn das Reservoir aufgebraucht ist. Der Wechsel zum
Atempfad A3 — Al (Raumluft) beendet damit die Inhalationsphase.

3) Abklingphase (t3: Tacq —t2): dritte Atemphase des Experiments mit variabler Linge
t3, die abhéngig von t3 und Gesamtlinge des Experiments T ¢4 ist. Der Proband atmet
ausschlieBlich Raumluft (A3 — A2). Die Hy'"O-Konzentration im Gewebe fillt gemi dem
metabolischen Modell ab. Nach der zuvor festgelegten Zeit T.q endet die Abklingphase
und das Inhalationsexperiment.
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Abb. 3.22: Aufbau des Inhalationsexperiments: Positionierung des Inhalationssystems mit Probanden
im MR-Tomographen (A) und Schema des Aufbaus (B). Der Proband ist auf der Patientenliege
positioniert und tiber eine Maske mit dem hinter ihm gelegenem Inhalationssystem verbunden (1).
Uber Verbindungsschliuche (2) ist das pneumatische Ventil an die Ventilsteuerung (3) angeschlossen.
Dieses besteht aus einem 3-Wege-Ventil, das das Arbeitsgas (Nz) in die Kolbenkammern leitet. Die
Steuerung befindet sich auflerhalb des Tomographenraums im Konsolenraum des MRT. Wéhrend des
gesamten Experiments werden die Vitalfunktionen des Probanden kontinuierlich iiberwacht (4).

Fiir alle Inhalationsexperimente an Probanden wurde T acq =40:00 min festgesetzt, in denen
3,84,04+0,1L 170s-Gas (NUKEM Isotopes Imaging GmbH, Alzenau, Germany) mit 70 %-iger
Anreicherung verabreicht wurden. Vorhergehende Experimente mit medizinischem Sauerstoff
(1603) zeigten bei gleichem Aufbau und bereitgestellten '7Oa-Volumen im geschlossenen Atem-
system eine Inhalationsdauer von to =09:00-12:00 min. Der Wechsel zwischen den Atemphasen
wurde vom Experimentator aulerhalb des Magnetraums iiber das pneumatische Ventil kon-
trolliert. Um einen reproduzierbaren physiologischen Zustand bei Beginn der !”O-Inhalation
sicherzustellen, wurde der Atemzyklus des Probanden kurz vor dem Wechsel der Baseline-Phase
zur Inhalationsphase synchronisiert. Der Atempfad des geschlossenen Kreislaufs wurde fiir den
Probanden im vollstdndig ausgeatmeten Zustand geéffnet, so dass kein zusétzliches Respirati-
onsvolumen hinzugefiigt wird. Der exhalierte Fall bietet dabei die hochste Reproduzierbarkeit
der Atmung und verhindert gleichzeitig einen Uberdruck im Atemsystem. Ein schematischer
Uberblick iiber alle Atemphasen und dem erwarteten Signalverlauf ist in Abbildung 3.23
aufgefiihrt.

3.7.1.2 Weitere Protokolle

Im Anschluss an das Inhalationsexperiment wurden zusétzlich Daten zur Flipwinkelkartierung
(vgl. Abschnitt 3.2.3) und anatomische 'H Daten zur Registrierung sowie Segmentierung akqui-
riert werden (vgl. Abschnitt 3.4.2). Damit ergibt sich eine Gesamtdauer der Datenaufnahme
von ungefahr Tigta1 = 70:00 min.
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Abb. 3.23: Schematische Darstel- A
lung des Inhalationsexperiments mit
markierten Atemphasen und er-
wartetem Signalverlauf. Die Ge-
samtdauer des Experiments betréagt
Tpcq =40:00min und besteht aus
drei Phasen: Baseline-Phase (1),
in der Raumluft geatmet wird,
der Inhalationsphase (2) mit 10-12-
miniitiger Inhalation von 7 O,-Gas
und der Abklingphase (3). Die Atem-
phasen werden iiber das pneuma- Schaltpunkt Ventil Schaltpunkt Ventil
tische Ventil gesteuert; die Schalt- A3—A2 A3—A1
punkte sind im Diagramm markiert.
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1
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3.7.2 Analyse des Aufbaus

Das Atemsystem und die Durchfiihrung des Experiments legen wichtige Grofien fest, die im
metabolischen Modell (vgl. Abschnitt 2.4.4) Berticksichtigung finden und die Quantifizierung
beeinflussen. Der tatséichliche Anreicherungsgrad o des eingeatmeten 17Oq-Gases wird wihrend
des Experiments durch das anatomische Totvolumen und das des Atemsystems bestimmt.
Beide beinhalten vor Beginn der Inhalation bzw. vor der Befiillung des Reservoirs Raumluft
(atmosphérische Zusammensetzung, 0,037 % Anteil an 170). Der anatomische Totraum der At-
mung betragt Vana =150 ml + 50 ml [Schmidt et al., 2011], der des Inhalationssystems wird mit
Vinhal = 450 ml 4+ 50 ml abgeschatzt. Hier wird neben den Konnektoren und Verbindungsschlau-
chen auch das Volumen der Atemmaske und des befiillten Atemkalkbehélters beriicksichtigt.
Mit einer anfinglichen Anreicherung «;,; des verwendeten 170,-Gases von ajyi = 0,7 sowie den
beschriebenen Totrdumen ergibt sich o= 0,60 £ 0,03.

Ein weiterer Parameter fiir die Quantifizierung des CMRO»-Wertes ist die funktionelle Aus-
tauschrate p des Blutsauerstoffs, der fiir alle Experimente mit p=0,75min~! [Atkinson et al.,
2010] angenommen wurde. Die Analyse des Signalverlaufs mit einem Least-Square-Fit erfolgt
somit mit drei freien Parametern: CMRO2, Kg, Ki,.

In der Literatur wird der CMROs-Wert in der Einheit g"m‘)l angegeben. Damit wird die

-min
verarbeitete Stoffmenge pro Gramm Gewebe und Zeit beriicksichtigt und bildet einen gewebe-

spezifischen Parameter ab. Die Normierung geschieht iiber das Ho'7O Signal Iy der Referenz-

rohrchen bei natiirlicher Haufigkeit (mrﬁwl); die erste Analyse des funktionellen Signalverlaufs

mmol
L - min

ist gewebeunspezifisch ( ) Hier wird das gemessene Signal Ik eines Kompartiments

uber

Ix -n - cH,0

i (3.23)

CWK =

auf dessen Hy'7O Konzentration kalibriert (cw k). Dabei ist n die natiirliche Haufikeit und
cH,0 die Molaritat von Wasser.

Um gewebespezifische Sauerstoffumsétze zu erhalten, muss das relative Intrazellularvolu-
men (IZV) und die Dichte des Hirngewebes pp beriicksichtigt werden. Zusétzlich kann der
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Wassergehalt des Gewebes Ag als interne Referenz verwendet werden. Das IZV bezeichnet
die Gesamtheit aller von Zellmembranen umschlossenen Zellbestandteile und spiegelt eine
modellhafte pharmakokinetische Grofle wider. So berechnet sich die Gewebemasse my eines
Voxels mit Volumen Vioye bzw. der Konvertierungsfaktor Cg, der den gewebeunspezifischen
Wert cw i zu einer gewebespezifischen Grofie ey, umwandelt, iber:

my = Vooger ' 1ZV - pp bazw. Cq = (IZV - p) " (3.24)

In dieser Arbeit wurden fiir die beriicksichtigten Gewebe Agy = 0,83 &, Aww = 0,71 -5, und
Acsk = 1,00 & [Neeb et al., 2008; Whittall et al., 1997] sowie pg = 1,038 & [Takagi et al.,
1981] angenommen. Die verwendeten relativen I1ZV sind ebenfalls Literaturwerte und fiir die

Hirnareale IVFgn =83 £ 7% bzw. IVFwM =87 £ 7% [Fleysher et al., 2013].

3.7.3 Probanden- und Patientenmessungen

In den Untersuchungen dieser Arbeit wurde das Inhalationsexperiment mit mehreren Proban-
den durchgefiihrt. Dabei wurde vor jeder Durchfithrung die schriftliche Einversténdniserklédrung
eingeholt. Alle Messungen wurden im Einklang mit den Richtlinien des Instituts (Deutsches
Krebsforschungszentrum, Heidelberg, Deutschland) und mit Genehmigung der Ethikkommissi-
on der Universitdt Heidelberg durchgefiihrt.

Eine weitere mogliche Zielgruppe fiir die Durchfithrung eines Inhalationsexperiments bilden
neben gesunden Probanden Hirnturmor-Patienten mit diagnostiziertem Gliom (WHO Grad II)
oder Glioblastom (WHO Grad IV) welche noch nicht invasiv, oder iiber eine Chemotherapie be-
handelt wurden. Fiir eine Anwendung bei einer Patientenmessung wird der zuvor beschriebene
experimentellen Ablauf leicht verdndert.

3.7.3.1 Anderungen zur Messung an gesunden Probanden

Die physiologische Verfassung von Tumor-Patienten l&sst oft keine ldngeren Untersuchungen
zu. Die Durchfiihrung eines Inhalationsexperiments stellt dabei eine erhéhte Belastung dar,
weshalb der zuvor beschriebene Ablauf verdndert wird.

Die verabreichte Gasmenge wurde gegeniiber einer Probandenmessung weiter reduziert. Dies
verkiirzt die Inhalationsdauer und verringert auch bei ausbleibender Atemsynchronisierung das
Risiko eines Uberdrucks im Atemsystem. Die Baseline- und Abklingphase wurde um jeweils
t =05:00 min auf £; =05:00 min bzw. t3 > 15:00 min verkiirzt. Zusétzlich wurde die maximale
Dauer der Inhalationsphase auf t5 = 10:00 min begrenzt. Somit betrigt die Gesamtlinge eines
Inhalationsexperiments bei Patienten T acq = 30:00 min. Weiterhin kann gegebenenfalls auf die
Flipwinkelkartierung verzichtet werden. Alle Messungen werden unter drztlicher Uberwachung
des Patienten durchgefiihrt.
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Ergebnisse

In dieser Arbeit soll die Quantifizierungsgenauigkeit der dynamischen !“O-MRT evaluiert und
optimiert werden. Dafiir erfolgt zunichst die Charakterisierung der verbesserten '7O-Kopfspule
mit 'H-Kanal (vgl. Abschnitt 3.1.3). AnschlieBend wird mit Hilfe der 2Na- und 3°CI-MRT die
volumenbasierte PVC (s. Abschnitt 3.4) fir In-vivo-Anwendungen bei verschiedenen raumlichen
Auflésungen evaluiert. Zur verbesserten Quantifizierung wird, wie in Abschnitt 3.5 beschrieben,
die fiir den Signalverlauf mafigebliche T3-Relaxationszeiten iiber einen neu entwickelten
iterativen PVC-Algorithmus in Phantom- und In-vivo-Studien der 23Na-, 3°Cl- und '"O-MRT
bestimmt. Anschlieend fanden die gewonnen Erkenntnisse bei Experimenten der statischen
und der dynamischen '“O-MRT Anwendung. Dafiir wurden, die in Abschnitt 3.3 vorgestellten,
Simulationsmethoden fiir die Evaluierung der Quantifizierungsgenauigkeit bei verschiedenen
zeitlichen Auflssungen herangezogen. Eine dynamische In-vivo-'7O-Studie mit drei Probanden
fiihrte zu PVE-korrigierten CMRO32-Werten und einer Bewertung der Reproduzierbarkeit des
Inhalationsexperiments (s. Kapitel 3.7). Die Messungen eines Gliom-Patienten erweiterten die
Anwendung in ein klinisches Umfeld.

4.1 Bewertung des eingebauten 'H-Kanals

Die in Abschnitt 3.1.3 vorgestellte Erweiterung der vorhandenen '7O-Birdcage-Spule um
einen zusitzlichen 'H-Kanal soll im folgenden Abschnitt evaluiert und die Eigenschaften
charakterisiert werden. Der 'H-Kanal wurde zum Zweck der Aufnahme einer anatomischen
Referenz und zum By-shimmen zur Verbesserung der Signalhomogenitéit konzipiert. Auf beide
Modalitaten wird im Folgenden eingegangen.

4.1.1 Anatomische Referenzdatensitze

Fiir Messungen des Relaxationsphantoms (vgl. Abschnitt 3.1.4.1) und bei In-vivo-Messungen
wurden anatomische Referenzdatensitze im experimentellen Aufbau des '7O-Experiments mit
Hilfe des eingebauten 'H-Kanals akquiriert. Dabei wurde ausschlieSlich eine 3D-GRE-Sequenz
(TR/TE=7,5/3,25ms, ©=10°, (Az)>=(1,0mm)>3) verwendet. Beispielhafte transversale,
coronale und sagittale Schichten eines Phantom bzw. In-vivo-Datensatzes des 'H-Kanals sind
in Abbildung 4.1 gezeigt.

Das Sende- bzw. Empfangsprofil der beiden Oberflichenspulen zeigt Inhomogenitéten im
Bereich des Zentrums und im Auflenbereich des gewédhlten FOV. Bei den In-vivo-Aufnahmen
ist aufgrund der Nédhe zu den unteren Leitungsstrukturen eine Hyperintensitéit im Bereich
des Hinterkopfs bzw. Kleinhirns erkennbar. In beiden Datensatzen wurden die verwendeten
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Abb. 4.1: Beispielhafte ~ 3D-GRE-Daten
(TR/TE=7,5/325ms, © =10°, (Az)* = (1,0 mm)3,
FOV =256x256x176) des 'H-Kanals der '7O-
Birdcage-Spule. Gezeigt sind transversale, coronale
und sagittale Schnitte des Relaxationsphantoms
(A.1, A.2, A.3) und eines In-vivo-Datensatzes (B.1,
B.2, B.3; weibliche Probandin, 26 Jahre). In beiden
Datensétzen sind im AufBenbereich des FOV die
fiir die Kalibration verwendeten Referenzréhrchen
und das charakteristische inhomogene Sende-/ Emp-
fangsprofil der Oberflichenspulen zu erkennen. Die
Daten des Phantoms wurden zur direkten manuellen
Segmentierung zur Erstellung struktureller Masken
verwendet. Fiir In-vivo-Anwendungen diente der
3D-GRE-Datensatz als Registrierungsgrundlage fiir
die hochaufgelésten anatomischen Datensétze (vgl.
Abschnitt 3.4.2.2).

Referenzrohrchen in der Peripherie ausreichend abgebildet, um eine spétere Segmentierung
zuzulassen (Abbildung 4.1 A und B). Zusétzlich reichen die Informationen der Phantomdaten
aus, um strukturelle Masken der Konzentrationsrohrchen im Inneren des Phantoms zu erstellen.
Fir die weitere Verwendung (Registrierung, Segmentierung) erfolgte keine weitergehende
Korrektur der Inhomogenitédten der 3D-GRE-Daten.

4.1.2 Registrierungsgenauigkeit

Der Vorteil einer anatomischen Referenz im Aufbau der '7O-Messung soll anhand einer Un-
tersuchung der Registrierungsgenauigkeit demonstriert werden. Dafiir wurde der mit der
1Tx/ 24Rx-'H-Spule aufgenommene hochaufgeléste MPRAGE-Datensatz direkt auf rekonstru-
ierte 7O-Daten mit (Az)® = (4,5mm)3 registriert (direkte Registrierung, Methode B) und
anschlieffend mit dem in Abschnitt 3.4.2.2 beschriebenen Vorgehen verglichen. Hier erfolgt die
Registrierung des MPRAGE-Datensatz auf vorregistrierte 3D-GRE-Daten (indirekte Regis-
trierung, Methode A). Ein quantitativer Vergleich der Registrierungsgenauigkeit erfolgte mit
der Berechnung der relativen Differenz D(v;) der Signalintensitidten der anatomischen Daten
in Voxel v; tiber

D(v;) = A VB (4.1)
Vi A

wobei v; 4 bzw. v; p die Intensitdten der Daten aus Methode A bzw. B beschreibt. In Ab-
bilddung 4.2 A.1-A.3 sind beispielhafte transversale, sagittale und coronale Ansichten der
dreidimensionalen Differenzkarten zu sehen. Es ist erkennbar, dass vor allem im Bereich der
Sulci und Glaskorper die Abweichung der Daten voneinander am gréfiten ist und somit dort
die Registrierung die grofiten Unterschiede aufweist. Ein qualitativer Vergleich der Position der
Glaskérper der beiden Datensitze (vgl. Abbilddung 4.2 B-D) mit dem '7O-Referenzdatensatz
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in einer transversalen und sagittalen Schicht verdeutlicht die vertikale Verschiebung bei direkter
Registrierung, die zu den beobachteten Abweichungen fiihrt. Die Lage der Glaskérper dient
dabei als Anhaltspunkt, der in den '7O-Daten eindeutig erkennbar ist und dabei hilft, die
Deckungsgleichheit zu bewerten. Eine grofere Ubereinstimmung ist bei der Registrierung iiber
einen Zwischenschritt erkennbar.

Abb. 4.2: Vergleich der Registrie-
rung mit (Methode A —indirekte Re-
gistrierung) und ohne (Modalitét
B—direkte Registrierung) zusétzli-
chen Informationen eines 3D-GRE-
Datensatzes. Beispielhafte Schich-
ten in allen drei Hauptebenen zei-
gen die relative Verschiebung der
anatomischen MPRAGE-Daten bei-
der Registrierungsmodalitédten (A.1—
A.3). Der qualitative Vergleich in
einer transversalen (B.1-D.1) und
sagittalen (B.2-D.2) Schicht zeigt
die Position und rdumliche Ausdeh-
nung des Glaskdrpers der anato-
mischen Daten im Vergleich zum
17O-Referenzbild (rote Markierun-
gen). Eine vertikale Verschiebung
der MPRAGE-Daten aus Methode
B ldsst sich gut in der sagittalen
Schicht erkennen.

©
]
—
()
>
)
c
©
—
=

sagittal

3 i
»

B.2 C.2 D.2
70O-Referenz Methode A Methode B

4.1.3 Verbesserte Homogenitit des By-Feldes

Wie in Abschnitt 3.1.3 beschrieben, konnen die Phaseninformationen des 'H-Kanals fiir das
By-shimmen im experimentellen Aufbau der !“O-Messung verwendet werden. In Phantom-
und In-vivo-'"O-Messungen wurden Karten der Verschiebung der Resonanzfrequenz Aw (Off-
Resonanz) vor und nach der Anwendung der Shim-Routine erstellt, um die Homogenitét des
By-Feldes zu vergleichen. Hierfiir wurden '7O-Daten mit zwei unterschiedlichen TE-Zeiten
(TE=0.56ms, 1.56ms) und identischen Parametern aufgenommen (TR =30ms, © =90°,
8000 radiale Projektionen, (Az)® = (6,5mm)? (Phantommessung); TR =30ms, © = 75 °, 8000
radiale Projektionen, (Az)® = (6,5mm)? (In-vivo-Messung)).

Uber die Differenz der Phaseninformationen wird die Off-Resonanz pro Voxel kartiert. In
Abbildung 4.3 ist der Effekt des By-Shimmens in einer transversalen und sagittalen Schicht
erkennbar: die Verteilung von Aw fiir Phantomdaten zeigt eine homogenere Verteilung bei
gleichzeitiger Verringerung der mittleren Off-Resonanz (o, =440+ 101 Hz (vor Shim-Routi-
ne), oa,, = 129 + 25 Hz (nach Shim-Routine)). Gemessene Aw-Werte eines gesunden Probanden
zeigen einen dhnlichen Effekt. Im Bereich der Nasennebenhohlen (Luft, Gewebeiibergénge) wur-
den die Off-Resonanz von oa, iy =45 £ 27 Hz auf oa, ;v = 21 & 12 Hz verringert. Global zeigte
sich eine Veranderung von oa, iy =115+ 190 Hz zu oa ;v = 30 £ 36 Hz. Ein exemplarisches
In-vivo-Spektrum vor und nach der Shim-Routine wird in Anhang A.1 gezeigt.
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4.1. Bewertung des eingebauten ' H-Kanals

Abb. 4.3: Transversale (A, C) und sagit-
tale Schicht (B, D) der Aw-Verteilung im
Relaxationsphantom vor (A, B) und nach
dem Vorgang des By-shimmens (C, D) mit
Hilfe der Phaseninformationen, aufgenom-
men mit dem *H-Kanal der 7 O-Spule. Eine
homogenere Verteilung bei gleichzeitiger Ver-
ringerung der mittleren Off-Resonanz ist im
gesamten Phantomvolumen zu erkennen. In
den Randbereichen des Phantoms wurde die
Off-Resonanz stark verringert.

4.1.4 Sicherheitsiiberlegungen

Fiir nachfolgenden Messungen muss die Sicherheit der gesamten Spule aufgrund der baulichen
Veriinderung durch Einbau des 'H-Kanals (vgl. Abschnitt 3.1.3) erneut bewertet werden.
Dabei wird vor allem auf den '"O-Kanal eingegangen, da der 'H-Kanal durch die Art seiner
Verwendung mit nur geringer HF-Leistungen betrieben wird (i.d.R. Ppax =2-3W). Die
absorbierte Leistung und der Sicherheitsfaktor des '7O-Kanals (k-Faktor, s. Abschnitt 2.2.6.1)
wurde mit Hilfe einer kalorimetrischen SAR-Messung iiberpriift.

In einem zylindrischen Ringphantom, befiillt mit 0,6%-iger NaCl-Losung (m = 3,365 kg), wurde
unter stdndiger Leistungseinstrahlung das tatsichliche SAR iiber die Messung der Temperatur
ermittelt und mit der Leistungsiiberwachung des Tomographen verglichen. Das Phantom
wurde zusétzlich isoliert, um Warmeverlust zu verhindern sowie die Raumtemperatur Tg
iiberwacht (ATR < 0,1 K). Die Temperaturdifferenz AT der gemessenen Phantomtemperatur
vor und nach der HF-Einstrahlung betrug AT =1,4 K bei einer Messdauer von T a¢q = 45:20 min
an der SAR-Grenze (nominelles SAR: SARyom = 3,2 ?j—\gf (vgl. Abschnitt 2.2.6); DA-3D-RAD
Parameter: TR/TE =34ms/ 0,56 ms, © =10°, 5000 radiale Projektionen, 16 Mittelungen).
Uber die spezifische Warmekapazitit c Aq von Wasser kann die aufgenommene Warmemenge
(U = caqmAT mit caq =4,182 kg—JK) und somit auch die absorbierte Leistung ermittelt werden.
Die daraus errechnete Abschétzung der tatsidchlichen Leistung bzw. der SAR-Wert war fir
das beschriebene Experiment SAR¢.t = 2,42 kwg und somit niedriger als der erlaubte Wert von

SARuom = 3,2 kﬂg.
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4.2 Etablierung der Partialvolumenkorrektur

Die in Abschnitt 3.4 vorgestellte volumenbasierte PVC-Methode (GTM-Algorithmus) soll vor ei-
ner Anwendung fiir die dynamische !“O-MRT an 23Na- sowie 3>Cl-Daten validiert und etabliert
werden. Der 23Na-Atomkern ermdéglicht eine rdumliche Auflésung von (Az)® ~ (3mm)? und
weist im Vergleich zu den beiden anderen Kernen langere T7- und T5-Relaxationskonstanten
auf. Dieses Szenario eignet sich gut fiir eine erste Untersuchung der Korrekturfdhigkeit der
PVC-Methode. Der 33Cl-Atomkern ist in seinen Eigenschaften (erreichbares (Aa:)B, Relaxa-
tionseigenschaften) nahe an denen des '”O-Kerns. Der GTM-Algorithmus wurde bereits in
2Na-MRT Phantom- und In-vivo-Studien validiert [Niesporek, 2014].

Fiir die Kalibrierung aller Phantom- und In-vivo-Daten der im Folgenden vorgestellten Messun-
gen kam ein Silikon-Kautschuk-Referenzkissen [Mirkes et al., 2014] zum Einsatz. Es besteht aus
sechs Kammern die mit einem 2 %-Agarosegel mit unterschiedlichen NaCl-Konzentrationen (25,
50, 75, 100, 125, 150 %Ol) befiillt sind. Die Kompartimente des Kalibrationskissens wurden
ebenfalls im PVC-Algorithmus beriicksichtigt, um eine Unterschitzung des Referenzsignals zu
verhindern. Die dafiir in der Korrektur einbezogenen Relaxationszeiten des 2 %-Agarosegels
waren: Ty, =15,0ms und T3 = 38,0 ms sowie T} =45,0ms [Nagel et al., 2014]. Beispielhafte
transversale Schichten von In-vivo-?Na- und 2°Cl-Daten sind in Abbildung 4.4 zu sehen. In
allen Messungen wurde die DA-3D-RAD-Sequenz verwendet und mit Hilfe der phasensensitiven
Bi-Kartierung (vgl. Abschnitt 3.2.3) auf Inhomogenitéiten des B -Feldes korrigiert.

*®CI-MRT

Abb. 4.4: Beispielhafte transversale Schicht von Datensédtzen zweier Probanden der In-vivo-
BNa- (A) und *CI-MRT (B) zur Quantifizierung der Natrium- bzw. Chlorionenkonzentration
bei (Az)®=(3,0mm)3® bzw. (Az)® =(6,5mm)?. Es wurde die DA-3D-RAD-Sequenz mit folgen-
den Parametern verwendet: TR/TE = 200ms/0,35ms, 3600 radiale Projektionen, © =90° (**Na);
TR/TE = 125 ms/ 0,4 ms, 6000 radiale Projektionen, © =90° (**Cl). Die Strukturen des verwendeten
Referenzkissens ist im unteren Bereich des Bildes zu erkennen.

4.2.1 Anwendung an In-vivo-2Na-MRT-Daten

In In-vivo-Messungen von vier gesunden Probanden (Alter: 26 +2 Jahre) mit jeweils ei-
ner Wiederholungsmessung (acht Messungen) wurden ?*Na-Daten zur Quantifizierung der
NaCl-Konzentration im menschlichen Hirngewebe (tissue sodium content, TSC) akquiriert.

7



4.2. FEtablierung der Partialvolumenkorrektur

Die nominelle riumliche Auflésung war dabei (Az)® = (3,0mm)? (TR/TE = 200 ms/0,35 ms,
Tp=0,6 ms, 3600 radiale Projektionen, ©® =90°, Tro = 10 ms) bei einer Akquisitionszeit von
T'Acq =12:00min. Die Daten wurden mit einem FOV von 240x240x240 mm?® und vierfachem
zero-filling rekonstruiert. Zusétzlich wurde ein Hamming-Filter zur Reduktion von Gibbs-
Ringing-Artefakten verwendet. Die bindren anatomischen Segmentierungsmasken wurden wie
in Abschnitt 3.4.2 beschrieben aus zusitzlich aufgenommenen 'H-Daten erstellt.

Die Ergebnisse der Quantifizierung sind zusammenfassend in Tabelle 4.1 aufgelistet. Die
niedrige Auflésung der 22Na-Daten sowie auftretende PVE fithrte vor der Anwendung des
PVC-Algorithmus zu einer Diskrepanz (ACSF) zwischen den TSC-Werten des CSF;- und
CSF,-Kompartiments von ACSF = 36,0 42,0 %. Die Korrektur reduzierte den beobachteten
Wert auf ACSF=7,6+3,1%. TSC-Werte des GM- und WM-Kompartiments werden herab-,
die der CSF Kompartimente heraufkorrigiert. Die TSC-Werte des CSF,-Volumens erfahren
dabei die starkste Verschiebung.

Da der Verteilung der Konzentrationswerte ohne angewendete PVC eine Gauflverteilung
angendhert werden kann (s. Abbildung 4.5), werden die Fehlergrenzen der TSC-Werte vor
der Korrektur durch die Standardabweichung der Intensitétsverteilungen des jeweiligen Kom-
partiments bestimmt. Fir die TSC-Ergebnisse eines einzelnen Probanden nach der Korrektur
werden keine Fehler angegeben.

Tab. 4.1: Ergebnisse der 2> Na- und 3° Cl-In-vivo-Messungen zur Quantifizierung des TSC- bzw. CTC-
Wertes mit und ohne Anwendung des PVC-Algorithmus fiir unterschiedliche Kompartimente (CSFj;,
CSF,, GM, WM bzw. Hirngewebe (BM), bestehend aus WM- und GM-Volumen). Die Differenz der
Konzentrationswerte zwischen dem CSF;- und CSF,-Kompartiment ist ebenfalls angegeben (ACSF).
Zur Einordnung der Ergebnisse sind Literaturwerte und bisherige Ergebnisse der ? Na-MRT [Fleysher
et al., 2013; Harrington et al., 2010; Inglese et al., 2010; Lu et al., 2010; Mirkes et al., 2014; Qian et
al., 2012] sowie 2> CI-MRT [Harrington et al., 2010; Nagel et al., 2014] aufgelistet. Der Fehler nach der
Korrektur ergibt sich aus der Standardabweichung der Ergebnisse der Probandenkohorte.

Q ;:; Konzentration CSF in 220l Konzentration BM in 2ol

E &

N O .

E CSF, CSF; ACSF in % GM WM

O Mittelwert  ohne 69+ 14 107+ 14 36,0£2,0 58 +9 50+ 8

Cﬁ mit 129 £8 138+4 7,643,1 48+1 4143
Literatur - 125 - 160 - 30 — 62 19 — 72

© Mittelwert  ohne 35+4 54+ 8 35,8 £2,7 32+6

g mit 9847 100 + 4 54+3,1 27+3
Literatur - 99 — 115 - 36

4.2.2 Anwendung an 3°CIl-MRT-Daten

Die Untersuchungen mit 33Cl-Daten umfassten Phantomexperimente des PVC-Phantoms (vgl.
Abschnitt 3.1.4.3) und In-vivo-Messungen von drei gesunden Probanden bei jeweils einer
Wiederholung (sechs Messungen).
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Die Sequenzparameter der Phantomstudie waren: TR/TE = 150ms/0,5ms, 10,000 radiale
Projektionen, © =90° bei einer nominellen réumlichen Auflssung von (Az)* = (6,5 mm)?.
Eine beispielhafte transversale Schicht ist in Abbildung 4.6 A dargestellt. Fiir die Akquisiti-
on der In-vivo-Daten wurden, bei gleicher Auflosung, leicht verdnderte Parameter gewéhlt

(TR/TE =125ms/ 0,4 ms, 6000 radiale Projektionen, © =90°, Trcq = 12:30 min).

Das Phantomvolumen wurde in elf Kompartimente segmentiert und 75 =77 = 35,0 ms als
Relaxationscharakteristik fiir die NaCl-Losungen angenommen. In der Auswertung der In-
vivo-Messung wurden zwei CSF (CSF;, CSF,) sowie ein Kompartiment des Hirngewebes (engl.
brain matter, BM) bestehend aus GM und WM beriicksichtigt. Die Relaxationseigenschaften
waren 15, =1,2ms, T5;=7,0ms und 773 =9,2ms [Nagel et al., 2014] (Hirnareale) und CSF:
T35 =T1=35,0ms.

0,035 B CSFo-TSCWerte]| () o6l GM-TSC nach PVC =1 WM-TSC Werte||
0.030l = CSF;-TSC Werte || *“°[ WM-TSC nach PVC . 1 GM-TSC Werte
- 2 — Fit CSF, (GauB) || . — Fit WM (GauR}
© F;t CSF; ((G:uuB)) ‘@ 0.05¢ — F;tGM ((G::B)) i
S 0,025/ CSF-TSCnachPVC | T |
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= =
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20 40 GQI_SCSQ 100 I/iI_ZO 140 160 20 30 'I‘}%C 50 60 |/L70 80 90
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Abb. 4.5: Haufigkeitsverteilung der Intensitdtswerte einer Messung eines Probanden (2 Experimente)
fiir die in der PVC beriicksichtigten Kompartimente vor der Anwendung der Korrektur (erstes Experi-
ment (A, B); zweites Experiment (C, D)). Die Verteilung ist fiir die CSF-Kompartimente (A, C) und
die GM- bzw. WM-Kompartimente (B, D) aufgetragen. Fiir alle Segmentierungen kann die Verteilung
mit einer Gaufifunktion beschrieben werden und dariiber der Fehler der Quantifizierung abgeschétzt
werden. Die volumenbasierte PVC-Korrektur liefert nur noch einen Intensitdtswert je Kompartiment,
die in jedem Diagramm angedeutet ist.

Die Ergebnisse der Quantifizierung der Chlorkonzentration kann fiir die Phantommessung
direkt an den bekannten Werten der Loésungen verifiziert werden. Der Absolutbetrag der
Diskrepanz zu den erwarteten Konzentrationswerten (s. Abbildung 4.6 B) zeigte eine mittlere
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4.2. FEtablierung der Partialvolumenkorrektur

Verringerung um 16 % nach Anwendung des Korrekturalgorithmus. Kompartimente mit geringer
GroBe (Durchmesser: d < 13mm) zeigen die stiirkste Anderung nach der Korrektur.

Fir die Ergebnisse der Bestimmung der Chlorionenkonzentration des Gewebes (chloride
tissue concentration, CTC) wurde ein vergleichbares Verhalten wie bei 2*Na-Daten beobachtet.
Die Werte der 3*Cl-Messungen sind ebenfalls in Tabelle 4.1 aufgefithrt. Der CTC-Wert der
Hirnareale (BM) wurde durch die PVC um 15,6 % auf CTCgy; = 27 & 3mmol/t, der ACSF-Wert
von ACSF =38,8 +2,7% auf ACSF =5,4+ 3,1 % verringert. Die Fehlergrenzen wurden wie
zuvor im Falle der 23Na-MRT iiber die Standardabweichung der Intensititsverteilung vor der
Korrektur abgeschatzt.
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Abb. 4.6: Beispiclhafte transversale Schicht der 3°Cl-Phantommessung bei (Az)* = (6,5 mm)3 (A)
und dargestellte Diskrepanz der quantifizierten Chlorionenkonzentrationen (B). Die Diskrepanz ergibt
sich aus dem Vergleich zwischen den iiber den Algorithmus gewonnenen Werte zu den bekannten
Konzentrationswerten der Losungen. Durch die angegebene Zuordnung der Kompartimente ist erkennbar,
dass die Werte kleiner Konzentrationsréhrchen besonders stark von der Korrektur betroffen sind. Eine
Beschreibung des Phantoms findet sich in Abschnitt 3.1.4.3.
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4.3 Messung der T,-Relaxationskonstanten

Ein wichtiger Bestandteil des zuvor beschriebenen Korrekturansatzes fiir PVE basiert auf
der Kenntnis der zugrundeliegenden Relaxationskonstanten. Hier beeinflusst vor allem die
T5-Relaxationskonstanten das Signalverhalten und somit auch die Eigenschaften der PSF.

Bei der Bestimmung bisher bekannter T}-Literaturwerte der ?*Na-, 33Cl- und "O-MRT [Hoff-
mann et al., 2011b; Nagel et al., 2011a, 2014; Zhu et al., 2001] wurden Daten verwendet,
bei denen PVE nicht korrigiert wurden. Wie in Abschnitt 3.5 erldutert kann dies zur ver-
falschten Messungen der Relaxationscharakteristiken fithren. Um bei spéteren quantitativen
Anwendungen genauere und lokalisierte 75 -Werte verwenden zu kénnen, wurde die iterative
volumenbasierte PVC zunichst an Simulations- und Phantomdaten von 23Na-, 3°Cl- und
170-Kernen und anschlieBend an In-vivo-Daten angewendet. Die Methode wurde anhand der
2Na-, 3°Cl- und "O-MRT bei unterschiedlichen raumlichen Auflssungen, sowie verschiedenem
SNR verifiziert und validiert. Alle verwendeten Protokolle der DA-3D-RAD-Sequenz finden
sich in Abschnitt 3.5.3 (vgl. Tabelle 3.3, auf Seite 62).

Reservoir 0%-Agar

E 5%-Agar

Abb. 4.7: Phantomdaten der Relaxationsstudie fiir Messungen (A-D) und Simulationen (F-H) des
Phantoms fiir Relaxationsmessungen (vgl. Abschnitt 3.1.4.1). Daten der 3D-GRE-Sequenz (A) wurden
als Basis der Segmentierung verwendet. In Simulationen wurde eine kiinstliche Segmentierung der
einzelnen Kompartimente (E) an den PVC-Algorithmus iibergeben. Eine beispielhafte transversale
Schicht der Phantomdaten ist fiir die 2* Na- (B, F), 17O- (C, G) und *CI-MRT (D, H) gezeigt. In
allen Datensétzen sind die zylindrischen Rohrchen mit unterschiedlichen Relaxationseigenschaften (0 %-
bzw. 5 %-Agar) gut zu erkennen.

Die Daten wurden mit unterschiedlichen im vorherigen Kapitel vorgestellten Spulen fiir die
BNa-, 3Cl- bzw. "O-MRT aufgenommen (vgl. Abschnitt 3.1.2). Die nominelle riumliche
Auflésung war (Az)® = (4,0mm)? fiir alle 2Na-Daten, sowie (Az)® = (6,5mm)? (}70) und
(Az)* = (7,0mm)?3 (33Cl). In Phantommessungen wurde das in Abschnitt 3.1.4.1 vorgestellte
Phantom verwendet. Die durchgefiihrte In-vivo-Studie beinhaltete Messungen an fiinf gesunden
Probanden (3 weibliche, 2 ménnliche, 26,8 £2,9 Jahre). Als Stoppkriterium des iterativen
Algorithmus (vgl. Abschnitt 3.5) wurde fiir alle Messungen ein Schwellwert von 1% verwendet.
Die Ergebnisse der Untersuchungen werden geordnet nach den einzelnen Kernen im Folgenden
dargestellt.
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4.3. Messung der Ty - Relazationskonstanten

4.3.1 Anwendung an 22Na Daten

4.3.1.1 Phantomsimulationen

Die erhaltenen Relaxationseigenschaften des 5 %-Agar Kompartiments, aus simulierten 23Na-
Daten (vgl. Abbildung 4.7) bei vollstiandig beriicksichtigter Segmentierung ohne zusétzliche
Korrekturen, zeigten eine Uberschiitzung gegeniiber dem Wahrheitswert der Simulation um
bis zu 26,3 % (s. Tabelle 4.2). Im ersten Iterationsschritt wurde die Abweichung auf 1,0-18,0 %
reduziert; nachfolgenden Korrekturschritte erreichten einen Tj-Wert innerhalb +1% des
Wahrheitswertes der Simulation. Der Algorithmus konvergierte bei Anwendung an **Na-Daten
in 2-3 Iterationsschritten (s. Abbildung 4.8). Relaxationszeiten, die mit erodierten Masken
(vgl. Abschnitt 3.5.2) bestimmt wurden, zeigten eine vergleichbare Abweichung.

40 ZBNa-Daten 70-Daten 35Cl-Daten
> T,-Wert 3.2 > T,-Wert 9 > T,-Wert
-- Wahrheitswert 3.0 -- Wahrheitswert -- Wahrheitswert
38 Iteration ohne ’ Iteration ohne 8} Iteration ohne
T,-Annahme 28 T,-Annahme | T,-Annahme
(2] n (2]
c 36 e £7
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£ _34 o 6
S o S
32 22 5
2,0l M T e e TS .
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A |terationsschritt B Iterationsschritt c Iterationsschritt
Abb. 4.8: Konvergenzcharakteristik des iterativen volumenbasierten PVC-Algorithmus fiir drei beispiel-
hafte Bestimmungen der Zerfallscharakteristik fiir 22 Na- (A), '"O- (B) und %> Cl-Daten (C). Gezeigt
sind Ergebnisse der Ty;- (*3Na, 3°Cl) bzw. T -Bestimmung (7 O) der einzelnen Iterationsschritte fiir das
5 %-Agar-Kompartiment. Der simulierte Wahrheitswert, wurde als Vergleichswert ebenfalls eingezeichnet
(rote gestrichelte Linie). Der erste dargestellte Wert (Iterationsschritt 0) entspricht der Bestimmung
der Relaxationscharakteristik ohne vorherige Anwendung des PVC-Algorithmus; der Datenpunkt bei
Iterationsschritt 1 stellt das Ergebnis der ersten Korrektur dar (keine Ty-Annahme, vertikale griine
gestrichelte Linie).

4.3.1.2 Messungen am Phantom

Die gemessene 23Na-Phantomdaten zeigten ein dhnliches Verhalten gegeniiber der Korrektur
wie zuvor in Simulationsuntersuchungen beobachtet (vgl. Tabelle 4.2): die stirkste Ande-
rung der bestimmten 75-Werte nach Anwendung der iterativen PVC zeigte sich ebenfalls im
5 %-Agar-Kompartiment. Die Diskrepanz zwischen unkorrigierten Werten (vollstindige Seg-
mentierung) und Ergebnissen des letzten Iterationsschrittes (A7) war groBer als in vergleich-
baren Simulationsuntersuchungen des jeweiligen Kompartiments: das 5 %-Agar-Kompartiment
zeigte AT, =44,9-46,8% fur die lange, ATy, =10,2-13,8 % fiir die kurze Komponente der
bi-exponentiellen Relaxation.

Zur Verifikation wurden zusitzlich Modelllosungen (0 %-, 5 %-Agar) in einem Aufbau gemes-
sen, in dem PVE minimiert wurden (vgl. Abschnitt 3.1.4.2). Diese Werte sind ebenfalls in
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Tabelle 4.2 aufgefiihrt. Insgesamt befinden sich die durch den iterativen Algorithmus bestimm-
ten T5-Zeiten innerhalb von +2,4-5,0% (5 %-Agar Kompartimente) und +0,2-6,4 % (0 %-
Agar-Kompartimente) dieser Vergleichsmessung. Ergebnisse mit erodierten Masken zeigten eine
Disparitiat von 4,4-13.4 %. Die Unsicherheit der Fitroutine bei gemessenen Phantomdaten lag
bei 1,0-6,0 % der bestimmten Werte. Unterschiede in erhaltenen Relaxationszeiten in Komparti-
menten gleicher physikalischer Eigenschaften waren 5,1 % (0 %-Agar-Kompartimente) sowie 1,7
2,4% (5 %-Agar-Kompartimente) nach Anwendung der PVC. Fiir das 5 %-Agar-Kompartiment
sind représentative Verldufe der Fitfunktion fiir simulierte und gemessene Phantomdaten vor
bzw. nach der Korrektur aufgetragen, die den Einfluss des Korrekturalgorithmus verdeutlichen
(vgl. Anhang A.2).

Tab. 4.2: Ergebnisse der Ty -Bestimmung aus Daten des Phantoms fiir Relaxationsmessungen (vgl. Ab-
schnitt 3.1.4.1) der 3 Na-, 3% Cl- bzw. 1" O-MRT. Ergebnisse eines 0 %-Agar und 5 %-Agar-Kompartiments
sind fiir verschiedene Iterationsschritte aufgefiihrt. Der Wahrheitswert der Simulation bzw. der aus
Messungen von ModelllGsungen bestimmte Validierungswert sind fiir jeden Kern als Vergleichswert
aufgelistet. Zusétzlich ist der Relaxationswert, der mit erodierten Masken (vgl. Abschnitt 3.5.2 bestimmt
wurde, angegeben. Fiir 5 %-Agar-Losungen bei 22 Na- und 3° Cl-Daten sind die lange bzw. kurze (Ts/
T5,) Komponente des bi-exponentiellen Zerfalls angegeben. Eine vollstiandige Auflistung aller Ergebnisse
findet sich in Anhang A.1.

Art der Bestimmung 0 %-Agar Komp. T5 in ms 5 %-Agar Komp. T5 in ms

Simulation Messung Simulation Messung
2 Wahrheits-/
T Validionmeswert 60,0 45,2 30,0/ 5,0 26,1/ 6,0
ﬁ. erodierte Maske 59,9 43,3 30,2/5,0 28,8/ 5,5
2’ keine Korrektur 60,0 44,4 37,9/ 5,4 36,8/ 6,6
2 letzte Iteration 60,1 44,6 29,8/ 5,0 254/ 5,8
) Wahrheits-/
= Validierungswert 6,0 6,4 2,0 2,1
& erodierte Maske 5,7 6,4 2,3 2,3
o) keine Korrektur 5,9 6,4 3,0 2,3
= letzte Iteration 6,0 6,5 2,0 2,0
9 Wabhrheits-/
'g Validierungswert 35,0 31,9 4,0/10 3,4/ 0.9
n erodierte Maske 34,3 31,7 4,3/ 1,1 4,9/ 0,9
CTI) keine Korrektur 34,8 32,4 8,4/ 0,9 10,0/ 1,0
1 letzte Iteration 35,5 33,2 4,1/ 1,0 3,1/ 0,8

4.3.1.3 In-vivo-Messungen

Die Ergebnisse der Untersuchungen bei In-vivo-Daten sind in Tabelle 4.3 aufgefithrt und
zeigen eine Anderung der bestimmten Ti-Zeiten fiir alle beriicksichtigten Kompartimente.
Die in Abbildung 4.9 dargestellten rekonstruierten transversalen Schichten eines Probanden
(Prob.#1, weiblich) zeigen den unterschiedlichen Signalzerfall der Gewebetypen bei verschiede-
nen Echozeiten. Die GM T5- sowie WM T5-Werte flir unkorrigierte Daten sind im Vergleich
zu vollstédndig korrigierten Werten tiberschétzt (vgl. Tabelle 4.3). Fiir In-vivo-Messungen wird
ATy, vergleichbar zur Phantomstudie, als die Diskrepanz zwischen unkorrigierten Werten
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Abb. 4.9: Beispielhafte transversale Schichten eines Probanden (Prob.#1, weiblich, 26 Jahre) der
In-vivo-Relaxationsstudie fiir 2 Na- (A-C), 17O- (D-F) und 3> CI-MRT-Daten (G-I) fiir jeweils drei
verschiedenen Echozeiten (TEy-TEs). Die gezeigten Daten wurden bei TE,-TE3 =0,35ms; 6,5 ms;
21,0ms (**Na); TE;-TE3 = 0,56 ms; 1,56 ms; 3,50ms (}70); TE;-TE3 = 0,6 ms; 1,8ms; 7,2ms (**ClI)
akquiriert. Gewéhlte Auflésungen waren (Az)® = (4,0 mm)? fiir 2Na-, (Az)® = (6,5 mm)? fiir 170-
und (Az)® =(7,0mm)? fiir 33Cl-Daten. Das rekonstruierte FOV der ?3Na- und * Cl-Studie war
FOV =224 x 224 x 224mm? bei einem zero-filling Faktor von 6 bzw. 8. In der '"O-Studie wurde
FOV =221 x 221 x 221mm3 bei 8-fachem zero-filling gewahlt. Das verkleinerte FOV fiihrte dazu, dass
im rekonstruierten Volumen die Referenzrohrchen nicht mehr vollstdndig zu sehen sind. Eine komplette
Auflistung der gewéhlten Parameter fiir alle Kerne findet sich in Tabelle 3.3 auf Seite 62 (Abschnitt 3.5).
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und Ergebnissen des letzten Iterationsschrittes definiert. Diese zeigte flir GM bzw. WM:
ATy, =6,25-62,0 % und ATh, =57,3-73,4% (s. Tabelle 4.3). Die erhaltenen Relaxationszeiten
des CSF,-Kompartiments zeigten, im Gegensatz zum T5-Wert der CSF;-Kompartimente eine
stiarkere Variation (75 =18,5-36,7 ms und T35 = 44,5-48,4 ms), hervorgerufen durch lokale By-
Inhomogenitéiten. Eine nahere Betrachtung der Einfliisse von Suszeptibilitatseffekten erfolgt
in Abschnitt 4.3.4. Als statistisches MaBl der Variation der T5-Ergebnisse der GM-, WM-, und
CSF;- Kompartimente wurde der Variationskoeffizient

CoV = (4.2)

819

gewdhlt. Die Variable o bezeichnet dabei die Standardabweichung und z den Erwartungswert
des jeweilig betrachteten Datensatzes. Eine Untersuchung fiir CSF, wurde aufgrund der zu
erwartenden Variation durch Suszeptibilitatseffekte nicht durchgefiihrt. Die T5-Werte vor
Korrektur im Vergleich zu Ergebnissen nach Anwendung der Korrektur zeigten einen niedrigeren
CoV fiir CSF;-, GM-Ergebnisse und die der kurzen Komponente des WM-Kompartiments, sowie
einen leichten Anstieg fiir die der langen WM-Komponente (vgl. Tabelle 4.4). Représentative
Daten fiir alle Kompartimente eines Probanden und dazugehérige Fits sind in Abbildung 4.10
aufgetragen.

4.3.2 Anwendung an "O-Daten

4.3.2.1 Phantomsimulationen

Die Ergebnisse der Phantomsimulation fiir den !”O-Kern sind ebenfalls in Tabelle 4.2 aufgelistet;
hier wird die Konvergenz des Algorithmus nach 3—4 Iterationen erreicht (vgl. Abbildung 4.8).
Die erhaltenen Relaxationszeiten nach dem letzten Iterationsschritt der PVC lagen in einem
Bereich +5 % am Wahrheitswert (ohne Korrektur, mit vollstdndiger Segmentierung: + 50 %).
Eine Bestimmung mit erodierten Masken erreichte Werte innerhalb + 15 %.

4.3.2.2 Phantommessungen

Der Einfluss des Korrekturalgorithmus auf die Ergebnisse der T Bestimmung fiir !“O-Daten
(s. Tabelle 4.2) war stiirker als zuvor bei 2*Na-Daten beobachtet: ATy fiir 17O Messungen
war bis zu 39% und die Diskrepanz zu den separaten Messungen der Modelllosung lag
bei 3,1 % (0 %-Agar-Kompartimente) sowie 14,3 % (5 %-Agar-Kompartimente). Ergebnisse
mit verkleinerten Masken resultierten in Abweichungen bis zu 19,0 %. Bei allen Fits der
17O-Daten (vgl. Anhang A.2) lag der zu erwartende Fehler bei 5,0-8,0%. Die Variation
der Relaxationseigenschaften bei gleichen Modelllosung war: 4,6 % (0 %-Agar) und 10,0 %
(5 %-Agar).

4.3.2.3 In-vivo-Messungen

Die erhaltenen Tj-Zeiten der In-vivo-'"O-Messungen vor bzw. nach der Korrektur zeigten
einen relativen Unterschied AT, = 26-27 % fiir das CSFj-Kompartiment und ATb;, =0,0-25%
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Tab. 4.3: Ergebnisse der In-vivo-Studie zur T5-Bestimmung mit Hilfe des iterativen volumenbasierten PVC-Algorithmus. Die Ergebnisse vor
Anwendung der Korrektur und nach dem letzten Iterationsschritt sind fiir alle berticksichtigten Kompartimente sowie alle durchgefiihrten Messungen
(M.1-M.3) fiir 22 Na-, 17 O- bzw. 33 Cl-Daten aufgelistet (eine vollstindige Auflistung aller Ergebnisse findet sich in Anhang A.2). Die Messungen M.1
bzw. M.2 der einzelnen Studien (**Na-, 7 O- bzw. 3> CI-MRT) wurden mit dem selben Probanden durchgefiihrt (M.1: Prob.#1, weiblich, 26 Jahre;
M.2: Prob.#2, ménnlich, 23 Jahre). Fiir M.3 einer jeden Studie wurden verschiedene Probanden vermessen (t: Prob.#4, weiblich, 31 Jahre ; 1:
Prob.# 3, weiblich, 26 Jahre ; x: Prob.#5, ménnlich, 28 Jahre). Zusétzlich ist fiir jedes Kompartiment der Mittelwert mit Standardabweichung sowie
fiir jeden Kern die Ergebnisse vorhergehender Studien aufgefiihrt (*3Na: [Fleysher et al., 2009; Nagel et al., 2011a; Stobbe et al., 2008; Winkler et
al., 1989]; 17 O:[Fiat et al., 1993; Hoffmann et al., 2011b; Zhu et al., 2001]; 3°CI: [Nagel et al., 2014]. Fiir das CSF,-Kompartiment wurde aufgrund
der starken Variation durch Suszeptibilitdtseffekte kein Mittelwert angegeben.

Methode CSF Strukturen: T3 in ms Strukturen des Hirngewebes: T3 in ms
CSF; CSF, GM WM

M.1 M2 M3 M1 M2 M3 M.1 M.2 M.3 M.1 M.2 M.3
2 Literaturwerte 46-56 - 21-32/ 1,7-5 24-37/ 1,7-5
=
&_ keine Korrektur 284 36,6 3517 246 16,9 179" 554/87 425/56 41,6/ 58"  40,2/50 38,7/ 4,6 352/ 4,5
m letzte Iteration 484 47,7 445" 36,7 185 2257  342/50 40,0/56 351/55"7 251/34 246/36 203/ 3,4f
&  Mittelwert 46,9+2,1 - 36,4+3,1/ 5440,2 23,3426/ 3,5+0,1
m Literaturwerte 3,1 - 1,8 (in vivo Ratte); 2,0 1,8 (in vivo Ratte); 2,0
=
& keine Korrektur 38 34 38 34 28 34t 3,0 2.8 3,1% 3,0 2.8 3,0%
m letzte Iteration 51 47 52Y 48 34 47 2,4 2,6 2,6 2,9 2,8 2,81
= Mittelwert 5040,3 - 2,540,1 2,840,1
2 Literaturwerte 37,0 - 7,0/ 1,2 7,0/ 1,2
2 keine Korrektur 12,4 18,6 24,6 130 11,1 138 16,1/0,7 9,9/08 193/ 1,7° 6,9/03  66/05 64/ 0,3"
% letzte Tteration 281 29,3 299* 287 200 235 1055/07 85/10 7,7/14* 6,1/04  56/05 6,0/ 04"
%C Mittelwert 29,1+0,9 - 89+1,4/1,040/4 59+0,3/ 0,440,1
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Abb. 4.10: Reprasentative Signalverldufe der In-vivo-Studie zur T3 Relaxationszeitsbestimmung fiir
beide CSF-, GM- und WM-Kompartimente eines Probanden (Prob.#1, weiblich, 26 Jahre) fiir 23 Na-
(A-C), 170O- (D-F) und **Cl-Daten (G-I). Es sind relative Signalverliufe fiir die 23Na-, 3> CI- und
YO-MRT als Funktion der gewéhlten Echo-Zeit (TE) vor (Kreuze) und nach der Anwendung des
iterativen PVC-Algorithmus (Kreise) aufgetragen. Die GM- und WM-Kompartimente der 2> Na- (B+C)
und 35 Cl-Studie (H+I) wurden mit einem bi-exponentiellen Zerfallsmodell angenéhert.
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fir Hirnareale (vgl. Tabelle 4.3). Die Diskrepanz der CSF T5-Werte war ACSFTQ* =5,9-29,8 %,
wobei der berechnete Variationskoeffizient fiir Ergebnisse vor und nach Korrektur unverédndert
blieb (s. Tabelle 4.4).

4.3.3 Anwendung an 3°Cl-Daten

4.3.3.1 Phantomsimulationen

Die Ergebnisse der 2>Cl-Phantomsimulationen zeigte den stérksten Einfluss der iterativen
PVC fiir alle betrachteten Kerne: T3 wurde vor Korrektur um bis zu 117,5 % iiberschétzt (vgl.
Tabelle 4.2). Nach einer vollstédndigen iterativen Korrektur (Konvergenz nach 2—4 Iterationen,
vgl. Abbildung 4.8) wurde eine veringerte Abweichung fiir 7%; des 5 %-Agar Kompartiments
beobachtet (£2,5%) als im Falle ohne Korrektur oder mit erodierten Masken; die tibrigen
Werte waren innerhalb 1,4 % des Wahrheitswertes der Simulation.

4.3.3.2 Phantommessungen

Die bestimmten 7%;- und 7T5,-Zeiten in Phantommessungen (vgl. Tabelle 4.2) dnderten sich von
T3 =10,2ms bzw. T35, =1,0ms auf T5; = 3,0 ms bzw. T3, =0,8ms (Diskrepanz: ~ 240 %). Der
Vergleich zu Messungen der Modelllésung zeigte eine Abweichung von 8,8-11,7 % (5 %-Agar)
und 4,0-9.4 % (0 %-Agar). Bei einer Auswertung mit erodierten Masken wurde ein Unterschied
von bis zu 44,1 % im 5 %-Agar Kompartiment festgestellt. Fiir 3°Cl-Daten lief sich eine Unsi-
cherheit der Least-Square-Fits von 5-10 % des bestimmten Wertes beobachten. Aufgetragene
Phantomdaten und zugehorige Fits zeigen durch eine Verringerung der Signalwerte fiir alle
TE-Datensétze den Einfluss der PVC (vgl. Anhang A.1). Die Variation der Ergebnisse mit
Anwendung der Korrektur bei gleichen Modelllosungen war: 12,9 % (0 %-Agar) und 3,3-11 %
(5 %-Agar).

Tab. 4.4: Berechneter Variationskoeffizient (CoV, s. Gleichung (4.2)) der In-vivo-Relaxationsstudie
fiir Ergebnisse der 23Na-, 17 O- bzw, 3° Cl-Studie. Die CoV-Werte fiir 2> Na- und 3° Cl-Relaxationszeiten
des GM- und WM-Kompartiments sind jeweils fiir die lange (Ty;) bzw. kurze Komponente (T5,) des
bi-exponentiellen Zerfalls angegeben.

Methode  CSF; GM (T3, /Ts,) WM (T3, /T3,

28Na-Studie O'0¢PVC 0,13 0,16/ 0,26 0,07/ 0,06
mit PVC 0,04 0,09/ 0,04 0,11/ 0,03

170-Studie  OPePVE 0,06 0,05 0,04
mit PVC 0,06 0,05 0,02

s5CLStudie O PVC 033 032/051 0,04/ 0,31
mit PVC 0,03 0,15/ 0,4 0,05/ 0,25

4.3.3.3 In-vivo-Messung

Die erhaltenen T3 -Eigenschaften des WM- und GM-Kompartiments (vgl. Tabelle 4.3) zeigen
eine Diskrepanz von ATy, =0,0-17,8% (WM) und ATy, =0,0-156 % (GM). Der Variati-
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onskoeffizient der T5-Werte in den einzelnen Kompartimenten wurde durch die Korrektur
verkleinert. Fits der In-vivo-**Cl-Daten finden sich ebenfalls in Abbildung 4.10.

4.3.4 Einfluss von Suszeptibilitiatseffekten

Wie bereits in Abschnitt 3.5.4 erwdhnt und in In-vivo-Messungen durch ACSFr; beob-
achtet, wird die T5-Zeit insbesondere im CSF,-Kompartiment von Suszeptibilitédtseffekten
beeinflusst. Das in Abschnitt 3.5.4 vorgestellte Simulationsmodell wurde fiir alle gemessenen
Kerne verwendet, um die zu erwartende Diskrepanz ACSFTQ* abzuschétzen. In Tabelle 4.5
sind die aus In-vivo-Messungen erhaltenen und die bei unterschiedlichen By-Gradienten
(Goy,» =0,24 2L (CSF,), Gyy,» =0,12 2L (CSF}); nach [Yang et al., 2010]) errechneten Werte
fir ACSFr; aufgefiihrt. Zusitzlich wurden geringe Bp-Inhomogenitéten (Gry,> = 0,12%)
simuliert, die das GM- und WM-Kompartiment représentieren. Hier lag die zu erwartende
T /15 -Disparitit im gleichen Kompartiment bei 8,0 % (23Na), < 1,0% (170) bzw. <2,0% (*°Cl).
Daten einer beispielhaften Simulation fiir unterschiedliche A By-Gradienten fiir den 2>Na-Kern
sind im Anhang in Abbildung A.3 gezeigt.

Tab. 4.5: Ergebnisse der Suszeptibilitatssimulationen (vgl. Abschnitt 3.5.4) zur Abschdtzung von
ACSFr; und Vergleich zu gemessenen ACSFr;-Werten der In-vivo-Studie fiir >> Na-, 170- bzw, 3°ClI-
MRT-Daten. Die aufgefiihrten Werte représentieren die Messungen aller drei Probanden und korre-
spondieren zu den in Tabelle 4.3 aufgelisteten Ty - Werten.

Errechnetes ACSFT; Gemessenes ACSFTQ«

23Na 56% 24.2%  612% 49,4%
170 5% 59% 298%  9,6%
35C1 30% -1.8%  31,7% 21,4%

4.3.5 Erneute Evaluierung der Quantifizierung fiir 22Na- und 3°Cl-Daten

In Abschnitt 4.2 wurde die PVC mit T5-Literaturwerten [Nagel et al., 2014] durchgefiihrt. Durch
den iterativen volumenbasierten PVC-Ansatz konnten neue 75 -Zeiten fiir die berticksichtigten
Kompartimente bestimmt werden. Die Quantifizierung des TSC- und CTC-Wertes aus den in
Abschnitt 4.2 vorgestellten Daten wurden mit den aktualisierten 75 -Charakteristiken erneut
durchgefiihrt.

Fiir In-vivo-Daten der 2*Na-MRT konnte keine Verinderung der TSC-Werte fiir GM und WM
beobachtet werden. Die Werte der CSF-Kompartimente (vgl. Tabelle 4.1) verénderten sich leicht
und fithrten ACSF =7,7+2,3%. Eine erneute Auswertung der In-vivo->Cl-Messungen ergab
einen reduzierten CSF; CTC-Wert (99 +5 mrﬁ“’l, ACSF=4,7+2,8%) sowie einen erhohten
Wert fur das BM-Kompartiment, bestehend aus GM- und WM-Kompartiment (31 +3 %Ol)
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4.4 Statische "O-MRT

Mit den zuvor gewonnenen Ergebnissen der Relaxationsbestimmung in unterschiedlichen
Hirnarealen bei der 1"O-MRT wurde der Einfluss der Tj-Vorkenntnis auf die PVC zur Quanti-
fizierung von cw untersucht und anschlieBend das Korrekturverhalten bei unterschiedlichen
zeitlichen Auflésungen ermittelt. In einem spéteren dynamischen Experiment zur Bestimmung
der CMRO3-Werte sind die rdumliche und zeitliche Auflésung wichtige Parameter fiir eine
moglichst zuverldssige und genaue Ermittlung der funktionellen Parameter. Alle im Folgen-
den vorgestellten Untersuchungen verwendeten Segmentierungen unter Beriicksichtigung von
vier Kompartimenten (GM, WM, CSF;, CSF,), sowie externe Referenzrohrchen (d =60 mm,
100 % Wasser, natiirliche Haufigkeit) zur Kalibrierung.

4.4.1 Analyse der Abhingigkeit von T3

Der Einfluss von Ty auf die Korrekturfihigkeit des PVC-Algorithmus soll am Beispiel der
Bestimmung des Wasserwertes (cy) demonstriert werden. Das gemessene !7O-Signal repri-
sentiert die Wasserkonzentration im Gewebe und kann mit alternativen Methoden {iber die
Protonenbildgebung bei hoheren Auflosungen ebenfalls ermittelt werden [Neeb et al., 2008].
Diese Literaturwerte konnen zum Vergleich sowie zur Validierung herangezogen werden. Ein
Datensatz der zuvor vorgestellten Relaxationsmessungen (TE-Datensatz bei TE =0.561ms,
(Az)* = (6,5mm)3) wurde zur Quantifizierung von cw verwendet.

Tab. 4.6: Quantifizierung des cy-Wertes mit unterschiedlicher Annahme von Ty -Werten in der Kor-
rektur. Fir die Quantifizierung wurden Datensédtze mit und ohne Anwendungen des volumenbasierten
PVC-Algorithmus verwendet. Die angegeben Literaturwerte sind Ergebnisse der Quantifizierung des
Wassergehalts iiber  H-Methoden [Neeb et al., 2008] und iiber Ez-vivo-Untersuchungen der Liqorfliissig-
keit [Felgenhauer, 1974].

. h .
Kompartiment CV;\O/CHG cw mit PVC
keine T%- keine T%'- T5 Unter- T 43 Literatur-
Annahme Annahme  /Uberschétzung 2 aus & werte
CSF, in mmol 10,5+0,4 16,74£0,2 23,04+1,2 20,84+0,8  20,49-20,54
CSF; in %“01 12,7+£0,2 17,1+£0,2 23,24+0,8 20,6 +0,6 20,49-20,54
GM in %01 10,7+0,2 12,14+0,2 14,0£0,4 15,4+0,8 16,4-17,5
WM in mmol 10,34£0,2 9,5+0,2 10,540,4 11,5404 13,8-14,6

In den folgenden Untersuchungen erfolgte die Simulation der PSF innerhalb der volumenbasier-
ten PVC mit unterschiedlichen Annahmen zur beriicksichtigten T%5-Zeit: (1) keine Berticksich-
tigung von T3; (2) Unter- bzw. Uberschétzung der Ty-Zeit in Hirnarealen bzw. CSF (CSF-T3
+1ms, T3 der Hirnareale -1ms) sowie (3) T3 bestimmt aus korrigierten Daten des iterativen
PVC-Algorithmus (Ergebnis des letzten Iterationsschrittes in Abschnitt 4.3). Im rekonstruier-
ten Datensatz wurde zusitzlich die Inhomogenitéit des Sendeprofils der Spule (Bj -Korrektur)
ausgeglichen, sowie liber das Signal der Intensitiat beigefiigter Referenzréhrchen kalibriert.
Gemaf der FLASH-Signalgleichung (vgl. Abschnitt 2.2.4.1) wurden alle Signalniveaus auf
TE = 0ms extrapoliert.
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Abb. 4.11: Transversale Schichten des aufgenommenen '7O-Datensatzes mit (Az)® = (4,5 mm)? in
Mosaikansicht. Eine ausgewéhlte transversale Schicht ist vergréBert gezeigt (A) sowie die zugehd-
rige coronale (B) und sagittale (C) Ansichten ebenfalls dargestellt. Es wurde eine DA-3D-RAD-
Sequenz mit GA-Projektionsschema verwendet (vgl. Abschnitt 3.2.1). Die Sequenzparameter waren
TR/TE =12ms/0,56 ms, 25000 radiale Projektionen (6 Mittelungen), © =53°; Tacq = 30:00 min. Die
Rekonstruktion wurde mit einem FOV von FOV = 243x243x 243 mm® bei sechfachem zero-filling
durchgefiihrt. An lateraler Position sind zwei Referenzréhrchen angebracht (d =60mm).
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Die Ergebnisse der Quantifizierung mit unterschiedlichen 75-Annahmen sind in Tabelle 4.6
aufgelistet. Die Bestimmung von cw zeigte eine Abhéngigkeit der zugrundeliegenden be-
riicksichtigten T5-Zeit in der Korrektur. Nach der PVC und mit 75-Werten des iterativen
Algorithmus (vgl. Abschnitt 4.3) wurde cw am néchsten am Literaturwert [Felgenhauer, 1974;
Neeb et al., 2008] bestimmt. Die Diskrepanz der Werte fiir CSF; and CSF, (A CSF) wurde
durch die PVC ebenfalls von ACSF =17,3% auf ACSF =1,0% reduziert.

4.4.2 Messung mit (Az)® = (4,5 mm)3?

Fiir die weitere Analyse der statischen In-vivo-'7O-MRT wurde eine héhere nominelle riumliche
Auflosung von (Az)* = (4,5mm)? gewihlt. Dadurch steht in jedem Voxel nur rund 33 % des
Signals der vorangegangen Messungen bei (Az)® = (6,5 mm)? zur Verfiigung.

Eine gesunder Proband (weiblich, 26 Jahre) wurde mit der 1Tx/ 1Rx-(1"O + 'H)-Spule (vgl.
Abschnitt 3.1.2) unter Verwendung einer DA-3D-RAD-Sequenz mit GA-Projektionsschema
gemessen (TR/TE=12ms/0,56ms, 25,000 radiale Projektionen, 6 Mittelungen, © =53°,
TAcq =30:00min). Datensétze zur Berechnung einer Bi-Karte wurden mit gleicher Auflé-
sung ebenfalls akquiriert (TR/TE =72 ms/0,56 ms, 8000 radiale Projektionen, © =75°) und
die Daten unter Beriicksichtigung aller Projektionen mit einem FOV = 243 %243 x243 mm?
rekonstruiert (sechsfaches zero-filling). Eine Ubersicht aller transversalen Schichten ist in
Abbildung 4.11 dargestellt. Die einzelnen Gewebetypen mit unterschiedlichem cw zeigen einen
erkennbaren Kontrast; die Strukturen des CSF sind gut erkennbar. Das SNR, bestimmt in
den Referenzrohrchen, lag bei SNR = 36.

4.4.2.1 Variable Zeitauflosung

Der gleiche Datensatz wurde mit unterschiedlichen zeitlichen Auflésungen At (At =1:00 min
(5000 Projektionen), At=2:00min (10,000 Projektionen)) rekonstruiert und cw mit der
volumenbasierten PVC unter vollstdndiger Berticksichtigung der In-vivo-T5-Werte aus Ab-
schnitt 4.3 korrigiert. Die einzelnen Datensétze hatten SNR =10 (At =2:00 min) bzw. SNR=7
(At=1:00 min).

Die Quantifizierungsgenauigkeit des 7O-Signals wurde fiir alle zeitlichen Auflésungen ver-
bessert, sowie ACSF reduziert (von ACSF =12 % auf ACSF =3-5%). Insgesamt zeigte sich
ein &hnliches Korrekturverhalten wie bei vorherigen Untersuchungen bei (Az)® = (7,5 mm)?:
bestimmter cyw-Wert des GM- und WM-Kompartiments in einem repréasentativen Daten-
satz wurden von 57 +1% auf 82+ 1% (GM) bzw. 53+ 1% auf 62 +2% (WM) erhoht. Dies

entspricht einer Abweichung vom Literaturwert von 3,5 % bzw. 8,8 %.

In den CSF Kompartimenten wurden cyw =97+ 1% (CSF;) sowie cw =99 + 1 % (CSF};) erreicht.
Alle Ergebnisse des GM-, WM- und die Mittelung beider CSF-Kompartimente fiir alle rekon-
struierten Datensétze mit A¢t=1:00 min sind in Abbildung 4.12 A dargestellt. Der Signalverlauf
eines Referenzrohrchens zeigt die Signalstabilitdt der Messung und ist in Abbildung 4.12B
aufgetragen. Die Signalsschwankung um den Mittelwert liegt bei < +5 %.

Mit Hilfe der B;-Karte (vgl. Abbildung 4.13) wurde das B -Profil der Spule korrigiert. Hier
zeigte sich vor Korrektur, bedingt durch Inhomogenitéten des Sendeprofils, ein Signalverhéltnis
Ritubes des linken zum rechten Referenzrohrchen von Ryypes = 0,77 £0,03 (erwarteter Wert
Riubes = 1,0). Fiir Bp-korrigierte Daten ergab sich Riypes = 1,02 £ 0,05.
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Abb. 4.12: Darstellung der cyw-Quantifizierung nach Anwendung der PVC an allen rekonstruierten
Datensétzen mit At =1:00 min der 30-miniitigen Messung fiir alle berticksichtigten Kompartimente (A)
und relativer Signalverlauf der externen Referenzréhrchen (B). Die Werte der Kompartimente sind
farblich kodiert und zeigen fiir das CSF-Kompartiment (blau) die grofite Schwankung. Ergebnisse des
GM-Kompartiments (griin) sind nahe am Literaturwert. Der cy-Wert des WM-Kompartiment (gelb)
wird leicht unterschétzt. Die zu erwartenden Wertebereiche der Konzentrationen (Literaturwerte aus
[Felgenhauer, 1974; Neeb et al., 2008]) sind an der y-Achse in (A) angedeutet (Markierung).

Abb. 4.13: Beispielhafte transversale, coronale und sagittale Schicht der dreidimensionalen Bf' -Karten
(v.Ln.r) der Y"O-MRT mit (Az)® = (4,5 mm)? fiir einen nominellen Flipwinkel von © =53°. Die
Kartierung des tatsdchlichen Flipwinkels wurde mit der in Abschnitt 3.2.3 vorgestellten phasensensitiven
Methode durchgefiihrt. Dafiir wurden die Phaseninformationen zweier Datensédtze mit gegenldufigen
Phasenversatz (90°, -90°) kombiniert (TR/TE = 72ms/0,56 ms, 8000 radiale Projektionen, © =75°).
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4.5 Dynamische "O-MRT

In bisher vorgestellten Anwendungen des PVC-Algorithmus wurde ausschliefflich der statische
Fall sich nicht &ndernder Signalniveaus betrachtet und verifiziert. Die volumenbasierte PVC
wird nun an dynamischen Daten angewendet, bei denen sich wie bei einem realen Inhalationsex-
periment die Konzentrationen auf unterschiedliche Weise in den einzelnen Hirnregionen dndern.
Dafiir wurden simulierte Daten (s. Abschnitt 3.3.2) mit verschiedenen zeitlichen Auflésungen
von At=4:00min, 2:00 min, 1:00 min und 0:30 min rekonstruiert und zur Bestimmung des
CMRO3-Wertes genutzt.

70-Daten 7O-Daten

Baseline Ende Inhalation Anatomische Daten

c
[)
<
8
=)
= ©
-
T =
= @©
S c
ED
n 0
[}
c
=
o

Simulation
mit Signalrauschen

Abb. 4.14: Beispielhafte transversale Schicht der simulierten dynamischen Daten der ' O-MRT
mit (Az3) = (7,5 mm)3 und At =2:00min (TR/TE=20/0,56ms, © =60°, 6000 radiale Projektionen).
Dargestellt sind simulierte Daten ohne (A.1, A.2) bzw. mit (B.1, B.2) Signalrauschen an einem rekon-
struierten Zeitpunkt wiahrend der Baseline-Phase und am Ende der Inhalationsphase des simulierten
3-Phasen Inhalationsexperiments. Die zugrundeliegenden anatomischen Daten werden in A.3 und B.3
gezeigt.

Fiir die Simulation wurde wie zuvor bei der Auswertung statischer Daten das Akquisitionssche-
ma der DA-3D-RAD mit GA-Projektionsverteilung bei einer nominellen rdumlichen Auflésung
von (Az?) = (7,5mm)? mit folgendem Protokoll verwendet: TR/TE = 20/ 0,56 ms, nomineller
Flipwinkel © =60 °, Auslesezeit Tro = 5,5 ms, 196 Auslesepunkte, 120,000 radiale Projektionen,
Tp =1,0ms. Diese Daten wurden, wie in Abschnitt 3.2.4 erldutert, unter Verwendung eines
Hamming-Filters und FOV = 255 x 255 x 255 mm? (Rekonstruktionsmatrix 34 x 34 x 34 Pixel,
zero-filling Faktor 8) rekonstruiert. Es wurden Datensétze ohne zusétzliches Signalrauschen
und mit einem realistischen SNR, vergleichbar mit In-vivo-Messungen gleicher Auflésung,
simuliert und in den folgenden Untersuchungen verwendet. Ein Beispiel der verwendeten Daten
findet sich in Abbildung 4.14.
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4.5.1 Implementierung der funktionalen Parameter

In der dynamischen Simulation des 3-Phasenmodells (vgl. Abschnitt 2.4.4) wurden drei Kom-
partimente (CSF, GM and WM) mit verschiedenartigem dynamischem Verlauf und Anfangskon-
zentrationen beriicksichtigt. Dieser Startwert (Baseline), berechnet sich aus dem Wasserwert
des Gewebes [Neeb et al., 2008] und der natiirlichen Haufigkeit von '70. Folgende funktionelle
Parameter wurden implementiert: GM-cyw = 16,48 m‘E’Ol mit CMROg2 cm = 2,0 g“n;fﬁl ; WM-
cw = 14,18““501 mit CMRO2 wnm =0,7 g““riﬁil und CSF-cw = 20,55 mrﬁml (kein Metabolismus,
linearer Hy'"O Anstieg mit s=0,15 %ﬁl wéhrend der Inhalationsphase). Diese funktionelle
Parameter wurden anhand vorangegangener Inhalationsexperimente [Atkinson et al., 2010]
gewahlt und spiegeln das in In-vivo-Messungen erwartbare dynamische Verhalten wider. Dieses
simulierte 40-miniitige Inhalationsexperiment mit dynamischen Verlauf gliedert sich zeitlich
in die Atemphasenlidngen ¢; =10:00 min (Baseline-Phase), t2 =10:00 min (Inhalationsphase)
und t3=20:00min (Abklingphase). In den Kompartimenten des Hirngewebes wurde eine
transversale Relaxation von 75 =2,5ms/ 2,8 ms (nach Abschnitt 3.5 und [Niesporek et al.,
2017a]) sowie 71 = 5,0 ms berticksichtigt. In den CSF-Kompartimenten wurde 75 =77 = 5,0 ms

angenomimen.

4.5.1.1 Quantifizierung dynamischen Daten

Die volumenbasierte PVC wurde an allen rekonstruierten dynamischen !“O-Datensitze ange-
wendet, um cw lokalisiert und zeitlich aufgelost zu quantifizieren. Die Daten wurden mit Hilfe
ebenfalls simulierter Referenzréhrchen (Durchmesser 60 mm, 100 % H2O, Hy!7O: natiirliche
Hiufigkeit) kalibriert, um absolute Ha'7O Konzentrationen zu bestimmen. Zur anschliefenden
Untersuchung der funktionellen Parameter des jeweiligen Kompartiments wurde ein Least-
Square-Fit des 3-Phasenmodells an die Daten durchgefiihrt, um die Werte des CMRO2 sowie
die Ki- und Kg-Raten zu bestimmen.

4.5.2 Verifikation mit dynamischen Simulationen
4.5.2.1 Quantifizierung des Wasserwerts

Der Wasserwert (cyw) wurde mit Daten mit At =1:00 min vor und nach Anwendung der PVC
quantifiziert und mit dem statischen Wahrheitswert der Simulation (vgl. Abschnitt 3.3.2.1)
verglichen (s. Abbildung 4.15). Nach der Korrektur der Daten mit realistischem SNR war die
maximale Abweichung des cyw-Wertes vom statischen Wahrheitswert auf 7,3 % (GM) bzw.
3,3% (WM) verringert. Wie in Abbildung 4.15 sichtbar, zeigte die Quantifizierung vor der PVC
Abweichungen von 16,5-33,9 %. Diskrepanzen fiir das CSF-Kompartiment waren 0,1-5,8 %
bzw. 0,3-1,6 % (mit PVC, realistischem SNR bzw. ohne Signalrauschen) sowie 30,4-39,5 %
bzw. 31,2-38,2% (ohne PVC).

4.5.2.2 Untersuchung der CMRO>-Bestimmung

In den drei beriicksichtigten Kompartimenten wurde der CMROs-Wert aus simulierten Daten
ermittelt. Dieser zeigte bei voll verarbeiteten Daten (mit angewendeter PVC) eine kleinere
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Abweichung vom dynamischen Wahrheitswert (s. Abschnitt 3.3.2.1), als bei einer Auswertung
der Daten ohne Anwendung einer Korrektur (Tabelle 4.7). GM-CMRO2-Werte, ermittelt von
Daten ohne Signalrauschen, waren folgende: CMROg2 gy = 1,80 0,10 g“?n(iln mit At =4:00 min
bis CMRO2 gm = 1,93 + 0,02 g“rfn(il mit At =0:30 min (Abweichung 3,0-13,0 %). Im Gegensatz
dazu zeigten unkorrigierte Daten eine Diskrepanz von 55,5-59,0 %. Bei den berechneten WM-
CMRO2-Werten zeigte sich ein geringerer Einfluss der PVE auf das erhaltene Ergebnis. Mit
ausgefiihrter PVC wich CMROg w fiir alle At um maximal 2,8 % vom Wahrheitswert ab.
Eine zeitliche Auflésung von At <2:00 min ermdéglichte eine CMRO2 Bestimmung innerhalb

von 5% der implementierten Werte (vgl. Tabelle 4.7).

Eine stdrkere Variation wurde fiir Daten mit Signalrauschen (realistisches SNR) beobachtet:
Ergebnisse des GM-Kompartiments zeigten mit einer maximalen Abweichung von 13 % stérkere
Schwankungen als CMROy-Werte des WM-Kompartiments (s. Tabelle 4.7). Fiir At < 2:00 min
wurde der dynamische Wahrheitswert innerhalb der Fehlergrenzen des Fits getroffen. In Abbil-
dung 4.16 sind relative dynamische Signalverldufe mit A¢=1:00 min und dazugehérige Verldufe
der Fitfunktion aufgetragen. Hier wird der wechselnde Einfluss der PVE bei dynamischem
Signalverhalten verdeutlicht. Nach Anwendung der PVC ist ein Signalanstieg gegeniiber der
Anfangskonzentration, um 45 % (GM) bzw. 30 % (WM) zu sehen. Eine Karte der relativen
Signaldnderung pro Voxel (ohne PVC) mit und ohne unterlegter anatomischer Referenz zeigt
die unterschiedlichen Dynamiken in den einzelnen Kompartimenten (vgl. Abbildung 4.16 C, F).
In Bereichen der CSF-Kompartimente beobachtet man einen erheblich geringeren relativen
Signalanstieg als im angrenzenden Hirngewebe.
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Abb. 4.16: Darstellung des relativen Signalverlaufs mit At = 1:00 min des quantifizierten cy-Wertes
eines simulierten 3-Phasen-Inhalationsexperiments ohne berticksichtigtem Signalrauschen (A, B) und
realistischem In-vivo-SNR (D, E). Beginn und Ende der simulierten 17 O-Inhalation sind durch gestrichel-
te Linien markiert (t; = 10:00 min, t2=20:00 min). Alle Daten sind auf den mittleren Konzentrationswert
der Baseline-Phase normiert. Uber den relativen Signalverlauf kénnen die wechselnden Einfliisse der
PVE besser visualisiert werden. Der dynamische Wahrheitswert der Simulation ist zusétzlich aufge-
tragen (blaue Kurve). Eine beispielhafte transversale Schicht der relativen Signaldnderung, sowie eine
Uberlagerung mit der zugrundeliegenden Anatomie ist in Teilabbildung (C) und (F) zu sehen.

97



4.5. Dynamische ' O-MRT

Tab. 4.7: Ergebnisse der Simulationsstudie der dynamischen '"O-MRT mit Korrektur der PVE. Die funktionellen Parameter wurden aus
Datensétzen ohne (kein SR) und mit Signalrauschen (realistisches In-vivo-SNR, rel. SNR) sowie mit zusétzlicher sliding-window Rekonstruktion
(SWR, vgl. Abschnitt 3.2) ermittelt. Der Vergleich mit dem dynamischen Wahrheitswert (WW) der Simulation, sowie errechnete Diskrepanz der
ermittelten Werte zum Wahrheitswert (A WW) sind vor und nach Korrektur angegeben. Die zeitlichen Auflésungen waren dabei At=4:00min,
2:00 min, 1:00min sowie 0:30 min. Die prozentualen Abweichungen vor und nach der Anwendung des PVC-Algorithmus zeigen eine deutliche
Verringerung der Diskrepanz durch die PVC.

DH.E GM EMM_W/\O in GM ow\wm%uxxo M L AWW in % WM wa oH_u<O in WM oﬁ%ow/\o WM AWW in %
min g min g - min g min g - min
dvn. WW 2.00 mit ohne 0.7 mit ohne
ya- , PVC PVC ’ PVC PVC
04:00 1,80+ 0,10 0,81 4+0,03 -10,0 -59,0 0,69 £0,02 0,81 +0,02 -1,4 15,7
% 02:00 1,90 + 0,02 0,88 40,01 -5,0 -56,0 0,71 40,01 0,84 £0,01 1.4 20,0
.m 01:00 1,94+ 0,02 0,894+ 0,01 -3,0 -55.,5 0,72+0,01 0,86 +£0,01 2.8 22,9
~
00:30 1,93+ 0,02 0,88+ 0,01 -3,5 -56,0 0,71+0,01 0,85+0,01 1,4 21,4
04:00 1,744+0,17 0,85 +0,04 -13,0 -57,5 0,75+0,05 0,86 +0,05 7,1 22.9
ot
Z. 02:00 1,97+ 0,16 0,90+ 0,05 -1,5 -55,0 0,72+ 0,05 0,91+0,05 3,0 30,0
)
< 01:00 2,02+0,15 0,95 4+0,04 1,0 -52,5 0,72+£0,04 0,94+0,05 2,9 34,3
= 00:30 1,97+0,17 0,94 +0,05 -1,5 -53,0 0,68 £0,02 0,92+0,05 -2,9 31,4
DWu 04:00 1,81+0,13 0,89 +0,04 -9,5 -55,5 0,67 +£0,02 0,88 +£0,02 -4,3 31,4
m\_u. 02:00 1,93+0,11 0,93 +£0,03 -3,5 -53.,5 0,68 £0,02 0,91+0,03 -2,9 31,4
ot
Wu 01:00 1,97+ 0,10 0,94 4+0,03 -1,5 -53,0 0,68 £0,01 0,92+0,03 -2,9 30,0
g 00:30 1,95+0,11 0,94 4+0,03 -2,5 -53,0 0,68 +£0,01 0,92+0,03 -2,9 25,7
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Abb. 4.17: Untersuchung des GM Baseline-Phase t, WM

FEinflusses der berticksichtigten 307A —— Abweichung CMRO, 30/B —— Abweichung CMRO,
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Die Anwendung der SWR fiihrte zu vergleichbaren CMRO2-Werten in allen Kompartimenten,
wobei geringere Fitfehler beobachtet wurden (Tabelle 4.7). Eine zusétzliche Simulation eines
50-mintitigen Experiments (30:00 min Abklingphase) und Auswertung mit A¢ = 1:00 min fithrte
zu einer Uberschitzung der funktionellen Werte und CMRO gyv = 2,09 £ 0,16 pmol 1

g -min
CMRO; wi = 0,69 & 0,02 2294 (it PVC).

g - min

Weitere freie Parameter des metabolischen Modells (K7, und Kg) wurden ebenfalls bestimmt
und lagen fiir alle bereits vorgestellten Modalitdten nahe am implementierten Wahrheitswert
(GM: K1,/ Kg=0,94-1,09/ 0,24-0,29 pmoL WM K1,/ K¢ =0,24-0,29/ 0,03-0,04 pmol )

g-min’ g - min

4.5.3 Einfluss der Atemphasenlinge

In einer weiteren Untersuchung wurden die dem Fit zugrundeliegenden Informationen der
Baseline-, und Abklingphase systematisch reduziert, um die zu erwartenden Fehler eines
solchen Szenarios zu bestimmen (t1, t3 variabel). Die Lange der Inhalationsphase wurde
konstant gehalten (to =10:00min). Eine Verkiirzung der einzelnen Phasen entspricht einer
Reduktion der Dauer des gesamten Inhalationsexperiments und ist fiir Messungen am Patienten
von besonderer Wichtigkeit. Die Abweichung vom Wahrheitswert und der Fehler des Fits
zeigen bei einem realistischen SNR bis zu einem Schwellwert eine starke Abhéngigkeit von
den beriicksichtigten Informationen der Abklingphase. Bestimmte CMRO2-Werte des GM-
und WM-Kompartiments sind dagegen insensitiv gegeniiber der Verkiirzung der Baseline-
Phasenldnge. Es zeigte sich, dass die Abklingphase bei einer Abweichung vom Wahrheitswert
von <5% (vgl. Abbildung 4.17) auf t3 = 15:00 min reduziert werden kann.
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4.6 Dynamische In-vivo-'"O-MRT: Reproduzierbarkeitsstudie

In einer Probandenstudie wurden Inhalationsexperimente (vgl. Abschnitt 3.7) an drei ge-
sunden Probanden (Prob.#1: ménnlich, 65 Jahre; Prob. #2: ménnlich, 37 Jahre; Prob. #3:
ménnlich, 28 Jahre) in jeweils zwei separaten Messungen durchgefiihrt. Um eine moglichst
vollstindige Riickkehr zur natiirlichen Haufigkeit von Hy'7O zu gewihrleisten, wurde zwischen
den Experimenten ein zeitlicher Abstand von zwei Wochen eingehalten. In jeder Messung
wurden 4,0 4 0.1 L 70 %-angereichertes 1709-Gas (NUKEM Isotopes Imaging GmbH, Alzenau,
Deutschland) appliziert. Ziel war es, die Reproduzierbarkeit der CMRO3-Bestimmung durch ein
dynamisches Inhalationsexperiment bei verschiedenen Probanden sowie die Reproduzierbarkeit
bei Messung desselben Probanden zu untersuchen.

Das 70 Signal wurde mit der 1Tx/ 1Rx-(7O+'H)-Spule (vgl. Abschnitt 3.1.3) aufgenom-
men, anschlieBende anatomische 'H-Aufnahmen wurden mit 1Tx/ 24Rx-'H-Kopfspule (vgl.
Abschnitt 3.1.2) durchgefiihrt. Die Datenakquisition der !"O-MRT erfolgte wie bei der vor-
angegangenen dynamischen Simulationsstudie mit der DA-3D-RAD-Sequenz mit GA-Projek-
tionsschema sowie gleichen Parametern (TR/TE =20/ 0,56 ms, © =60°, (Az)* = (7,5 mm)?).
Die Rekonstruktion der dynamischen '“O-MRT-Daten erfolgte mit einem Hamming-Filter bei
gewihltem FOV =255 x 255 x 255mm? (vgl. Abbildung 4.18) sowie zeitlichen Auflésungen
von At =2:00 min, 1:00 min und 0:30 min.

4.6.1 Bestimmung des CMRO,-Wertes

Die In-vivo-Datensétze wurden vor der Quantifizierung und Bestimmung des CMRO2-Wertes
durch die volumenbasierte PVC korrigiert. Die Korrektur verwendete die in Abschnitt 4.3 ermit-
telten In-vivo-Relaxationscharakteristiken (75) der jeweiligen Hirnareale. Zur Bestimmung der
drei freien Parameter CMROq, K1,, K¢, wurde ein Least-Squares-Fit des 3-Phasenmodells (vgl.
Abschnitt 2.4.4) am Signalverlauf durchgefiihrt. Der 17Os-Anreicherungsgrad der Atemluft im
geschlossenen Kreislauf wurde auf a = 0,60 & 0,03 und die Austauschrate auf p=0.75 min—!
festgesetzt (vgl. Abschnitt 2.4.4).

In den CSF;-Kompartimenten wurde das SNR, der sechs einzelnen dynamischen Datensétze
mit A¢=1:00min auf SNR=16 (Baseline-Phase) bzw. SNR =21 (Ende Inhalationsphase)
bestimmt und spiegelt somit den globalen Signalanstieg durch metabolisiertes Hy'7O wider. Die
Inhalationszeiten variierten fiir die Probanden und lagen bei to = 10:20-12:30 min. Signalschwan-
kungen, beobachtet in den externen Referenzrohrchen, zeigten +3 % des Signalmittelwertes
wihrend des Verlaufs eines Inhalationsexperiments (vgl. Abbildung 4.19).

In Abbildung 4.20 sind représentative relative Signalverldufe der GM-Kompartimente der
Inhalationsexperimente eines Probanden (Prob.#1, Abbildung 4.20 A, B) sowie Verldufe von
zwei Probanden (Prob. #1 und Prob. #2, Abbildung 4.20 C, D) dargestellt (relative Verldufe
der WM-Kompartimente; vgl. Abbildung A.5). Die dazugehorigen CMRO32-Werte vor und
nach Anwendung der PVC sind in Tabelle 4.8 aufgelistet (At =1:00min). Zusétzlich sind
dort die beobachteten K- und Kg-Parameter sowie das Verhéltnis ( %{;) der beiden Werte
aufgefithrt. Ergebnisse aller zeitlichen Auflésungen der durchgefithrten Experimente sind im
Anhang Tabelle A.4 zu finden. Die CMRO3-Abschitzung des CSF-Kompartiments war vor
Korrektur CMRO2 cgr = 0,3-0,45 g“r?ni fiir alle Untersuchungen. Die Partialvolumenkorrektur

verringerte diese Werte (CMRO2 csr = 0,05-0,15 M)

g - min
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Abb. 4.18: Daten der In-vivo-Studie der dynamischen " O-MRT fiir drei Probanden (Prob. #1: minn-
lich, 65 Jahre; Prob. #2: méannlich, 37 Jahre; Prob. #3: ménnlich, 28 Jahre) und At = 2:00 min. Die Daten
wurden mit der DA-3D-RAD-Sequenz sowie folgenden Parametern akquiriert: TR/TE =20/ 0,56 ms,
© =60°. Das rekonstruierte FOV war FOV = 255 x 255 x 255mm? bei einem zero-filling-Faktor von 8.
Beispielhafte transversale Schichten zu Beginn der Baseline-Phase und am Ende der Inhalationsphase
visualisieren den Signalanstieg wéhrend der " O-Inhalation. Die dritte Spalte zeigt korrespondiere
transversale Schichten des anatomischen Datensatzes (T)-gewichtete MPRAGE, vgl. Abschnitt 3.4.2.1),
der zur Segmentierung genutzt wurde.
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30,0

— Signalintensitét Abb. 4.19: Signalverlauf eines externen Referenzrohr-

20,0f Referenzrohrehenti  chens withrend des Verlaufs eines Inhalationsexperiments.
o\: — Mittelwert Die Daten wurden mit At = 1:00 min rekonstruiert. Eine
> 1001 Signalvariation <=+ 3 % um den Mittelwert (gelb hervor-
5 5.0l | gehobener Bereich) ist erkennbar. Der leichte negative
g .0 Signaldrift wurde in der Verarbeitung der Daten nicht
T 00 \/\/\u /\W berticksichtigt. Abbildung entnommen und iibersetzt aus
S -30 [Niesporek et al., 2017b].
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Durch die Fitroutine wird ebenfalls der cyw-Wertes wihrend der Baseline-Phase abgeschétzt.
Die Werte nach PVC waren: cw = 16,10-18,50 m’fOI (GM), ew =12,00-13,44 miml (WM)
sowie cw =19,75-21,40 %‘)1 (CSF) und stimmen mit Literaturwerten des Wassergehalts
[Neeb et al., 2008] iiberein. Die hochste Hp'7O-Konzentration wurde am Ende der 17O-
Inhalationsphase erreicht, gefolgt von einem kontinuierlichen Konzentrationsabfall bis zu
einem Gleichgewichtszustand (ca. 25-35 % iiber der Anfangskonzentration des Experiments).
Beispielhafte quantitative Signalverldufe und dazugehorige Verlaufe des metabolischen Modells
(Fitfunktion) eines einzelnen Inhalationsexperiments (#2, Exp.1) sind in Abbildung 4.21
aufgetragen.

Eine Karte der relativen Signaldnderung pro Voxel und dazugehoriger anatomischen Referenzen
(vgl. Abbildung 4.22) lasst in einzelnen Bereichen des GM- und WM-Kompartiments einen
Signalanstieg von bis zu 45 % erkennen. Diese Daten wurden keiner Korrektur durch den
PVC-Algorithmus unterzogen und zeigen durch vorhandene spilling-Effekte einen 10-20 %-igen
Signalanstieg in Bereichen, in denen kein Metabolismus erwartet wird (bspw. CSF;).

4.6.2 Evaluierung der Reproduzierbarkeit

Bei Ergebnissen der Experimente am selben Probanden (Intrareproduzierbarkeit) war ein
Variationskoeffizient (CoV, s. Gleichung (4.2), Abschnitt 4.3.1.3) der bestimmten CMRO»-
Werte von < 6 % zu beobachten (Prob. #1: CoV =3,2%, Prob. #2: CoV =5,5%, Prob. #3:
CoV =0,3%). Die anderen freien Parameter (K, K¢) zeigten eine stiarkere Variation (CoV =
9,0%-28,3%).

Fiir CMRO2-Werte verschiedener Probanden (Interreproduzierbarkeit) waren im Allgemei-
nen stiarkere Unterschiede, sowohl fiir CMRO9 als auch fiir Ki,, Kg erkennbar. Nach an-
gewendeter PVC ergab sich CoV =4,3% bei GM-Kompartimenten und CoV =5,0% fiir
WM-Kompartimente. Ergebnisse ohne PVC zeigten eine stéirkere Variation und héhere CoV-
Werte fiir GM und WM (vgl. Tabelle 4.8). Die in Abbildung 4.20 dargestellten Daten verschie-
dener Messungen zeigen die unterschiedlichen Signalverldufe sowie die zu erwartende Variation
der bestimmten Verldufe, die sich aus dem beobachteten Fehler von CMRO», Ki,, K¢ und «
ergeben.
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Abb. 4.20: Relative Signaldnderung der GM-Kompartimente vor und nach angewendeter PVC
wéhrend eines In-vivo-Inhalationsexperiments entnommen und tibersetzt aus [Niesporek et al., 2017b].
Die Verldufe zweier Experimente eines Probanden (Prob. #1, A) sowie Verlaufe des ersten Experiments
bei zwei unterschiedlichen Probanden (Prob. #1 und Prob. #2, C) sind gezeigt. Zum Vergleich dazu
sind in (B) und (D) die zu erwartende Variation der in (A) bzw. (C) dargestellten Verldufe dargestellt.
Die Variation ergibt sich aus den Fehlern der bestimmten funktionellen Parametern (CMRO-, K7,
Kg), sowie aus dem Unsicherheitsbereich von o (Anreicherungsgrad des 7 Oy-Gases).
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Abb. 4.21: Beispielhafter quantitativer Signalverlauf nach der Anwendung des volumenbasierten
PVC-Algorithmus fiir einen Datensatz eines In-vivo-Inhalationsexperiments (Prob.#1, Experiment 2),
entnommen und tibersetzt aus [Niesporek et al., 2017b]. Die zugehérigen Fits (blaue Kurve) sind
fiir alle drei berticksichtigten Kompartimente (GM, WM, CSF') gezeigt. Die ermittelten funktionellen
Parameter sind in Tabelle 4.8 aufgelistet. Beginn und Ende der '" O-Inhalationsphase sind iiber die
gestrichelte Linien angedeutet (Start: t; = 10:00 min, Stop to = 22:30min). Die CMRQOs-Abschétzung

des CSF-Kompartiments war CMROs, csp = 0,05-0,15 g‘”ﬁﬁi )
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Abb. 4.22: Lokale relative Signalinderung des ‘" O-Signals wéihrend eines Inhalationsexperiments
fiir alle drei gemessenen Probanden (Prob.#1 (A), Prob.#2 (B), Prob.#3 (C)) der Reproduzierbar-
keitsstudie. Dargestellt ist eine beispielhafte transversale Schicht der dreidimensionalen Karte der
relativen Anderung des 17 O-Signals (A.1-C.1). Um die Bereiche anatomischen Strukturen zuzuordnen,
ist zusétzlich eine Uberlagerung mit der zugehdrigen anatomischen Referenz dargestellt (A.2-C.2). Im
Bereich des Hirngewebes ist ein Signalanstieg um 35-50 % erkennbar, wohingegen im Bereich des CSF
die Anderung geringer ausfillt (ca. 20 %). Abbildung entnommen und iibersetzt aus [Niesporek et al.,
2017b).
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Abb. 4.23: Untersuchung des 30[A —u“:bweichyng CMRO, 30[B :I:Ibweichyng CMRO;
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4.6.3 Untersuchung des Langzeitverhaltens nach '7O-Inhalation

Das metabolische Modell des Inhalationsexperiments beschreibt das Signalverhalten wiahrend
und direkt nach der Inhalation des !7Oy-Gasbolus. Innerhalb kurzer Zeit nach Beendigung
der Inhalation (15-20min) wird ein stabiler Signalwert erreicht. Um Informationen iiber
das Langzeitabklingverhalten zu erlangen wurde einer der Probanden (#3) in regelméfigen
Absténden nach dem Inhalationsexperiment (1, 2, 3, 4, 7, 10, 14 Tage) mit einem verkiirzten
Protokoll (DA-3D-RAD, TR/TE =20/ 0,56 ms, 15,000 Projektionen) untersucht.

Die cyw-Werte des GM- und WM-Kompartiments wurden, wie zuvor bei dynamischen Daten
gehandhabt, ermittelt und sind als Funktion der Zeit nach Ende der Inhalationsphase aufgetra-
gen (vgl. Abbildung A.4). Es ist ein kontinuierlicher exponentieller Abfall der Konzentration
erkennbar, wobei die Halbwertszeit Ty, iber eine mono-exponentielle Zerfallsfunktion mit
Ti,=104427h (GM) bzw. T/, =131+£29h (WM) bestimmt wurde. Die Startkonzentration
(natiirliche Haufigkeit) wird nach ca. 10-13 Tagen erreicht.

4.6.4 Untersuchungen mit verkiirzten Atemphasen bei In-vivo-Daten

Die Erkenntnisse zur Reduktion der verfiigharen Informationen aus Abschnitt 4.5.3 sollen
mit In-vivo-Daten verifiziert werden. Datensétze mit At =1:00 min des vollstdndigen Inhalati-

onsexperiments (Tpqq =40:00min) werden systematisch in der Baseline- und Abklingphase
reduziert.

In Abbildung 4.23 sind die Abweichungen fiir das GM- und WM-Kompartiment vom CMRO2-
Wert des vollstandigen Datensatzes als Funktion der jeweiligen Atemphasenlénge fiir Daten
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Tab. 4.8: Ergebnisse der dynamischen '” O-MRT-Probandenstudie. Die Bestimmung des CMRO,-Wertes wurde bei einer zeitlichen Auflésung von
At =1:00min durchgefiihrt. Neben dem CMRQOs-Wert des GM- und WM-Kompartiments sind die Parameter K, bzw. K und deren Verhéltnis
(Wert in Klammern) aufgefiihrt. Ergebnisse vorangegangener Studien sind ebenfalls gelistet [Atkinson et al., 2010; Hoffmann et al., 2011a, 2014;

4.6. Dynamische In-vivo-'" O-MRT: Reproduzierbarkeitsstudie

Kurzhunov et al., 2016].
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Experiment#  Inhalation in GM E\msw VCin N‘r“:mmo 5 <<§ QW%% Ve Nﬂr\\:mmo m PVC in PVC in
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eines Probanden (Prob. #1) aufgetragen. Es ist ein dhnliches Verhalten wie zuvor in Simulation
zu beobachten: das Ergebnis fiir die Reduktion der Abklingphase zeigt bis zu einem Schwellwert
eine geringe Sensitivitdt gegeniiber der Phasenldnge. Im Gegensatz zu den Untersuchungen
der Simulationen ist eine stdrkere Abhéngigkeit der Lidnge der beriicksichtigten Baseline-
Phase erkennbar. Eine Verkiirzung der beiden Phasen um jeweils ¢ = 5:00 min fithrt zu einer
Abweichung von 3-6 % des ermittelten Wertes.
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4.7 Anwendung an einem Patienten

Das Inhalationsexperiment wurde an einem Gliom-Patienten (ménnlich, 26 Jahre; Astrozytom,
WHO Grad II) mit den Sequenzparametern der Probandenstudie (vgl. Abschnitt 4.6) vorge-
nommen. Der Ablauf wurde wie in Abschnitt 3.7.3.1 beschrieben auf eine Gesamtlédnge von
T Acq = 30:00 min verkiirzt und 3,8 £0.1L 70 %-angereichertes 170,-Gas appliziert. Es ergaben
sich folgende Atemphasenldngen: ¢; =05:00 min (Baseline-Phase), to =08:30 min (Inhalati-
onsphase) und t3 =16:30 min (Abklingphase). Zusétzlich wurde eine Bj-Kartierung fiir die
17O-MRT durchgefiihrt.

Die sonstige Durchfithrung und Auswertung war identisch zu den Experimenten an ge-
sunden Probanden. Der Least-Square-Fit des metabolischen 3-Phasenmodells wurde mit
a=0,6040,03 an Daten mit einer zeitlichen Auflésungen von At¢=1:00min durchgefiihrt.
Im PVC-Algorithmus wurden neben den automatisch segmentierten Volumina des gesunden
Hirnbereichs (CSF;, CSF,, GM, WM) auch ein manuell segmentiertes Kompartiment des
Tumor-Volumens (TV) beriicksichtigt (vgl. Abschnitt 3.4.2.3). Die Segmentierung erfolgte ma-
nuell und mit arztlicher Unterstiitzung auf Grundlage eines T5-gewichteten TSE-Sequenzdaten-
satzes (TR/ TE=12,340ms/ 54ms, © =120°, (Az)® = (0,2x0,2x2,0mm)?). Die Ergebnisse
der CMRO2-Bestimmung sind in Tabelle 4.9 aufgefiihrt und werden dort mit einem vorherigen
Inhalationsexperiment verglichen [Hoffmann et al., 2014].

15

10

relative Signaldnderung [%]

0

Abb. 4.24: Darstellung einer transversalen Schicht der Ty-gewichteten TSE-Daten (A) und relative 17 O-
Signaldnderung wéhrend eines Inhalationsexperiments bei einem Gliom-Patienten (B). Die anatomische
Referenz (MPRAGE-Datensatz) ist der Karte der relativen Signaldnderung unterlegt. Das manuell
segmentierte Tumor-Volumen (TV) in der rechten Hirnhemisphére ist bei beiden gezeigten Datensédtzen
angedeutet (rote Markierung).

Die funktionellen Parameter des gesunden Hirngewebes (GM, WM) sind vergleichbar mit
Messungen gesunder Probanden (vgl. Tabelle 4.8): die Korrektur des angewendeten PVC-
Algorithmus fithrt zu einer erhéhten Abschitzung des GM- sowie zu einer Herabsetzung des
WDM-Wertes. Im beriicksichtigten Tumor-Kompartiment ist ein erniedrigter CMRO2-Wert im
Vergleich zum GM-Volumen erkennbar, der durch die Anwendung der PVC zusétzlich verringert
wird. In einer Karte der relativen Signaldnderung (vgl. Abbildung 4.24) ist eine geringere
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Anreicherung und ein damit verbundener verminderter Signalanstieg (~20 %) im Bereich der
TV-Segmentierung erkennbar. Der contralaterale Bereich der linken Hirnhemisphére zeigt eine
hohere Signalsteigerung. Eine Evaluation des Signalverhaltens in einem zum TV-Kompartiment
vergleichbaren Volumen in diesem Bereich ergab CMROg = 1,10-1,22 4 0,08 22

g-min”

In der Studie von Hoffmann et al. [Hoffmann et al., 2014] wurde der Bereich des Tumors in drei
Kompartimente unterteilt: Tumornekrose (NE), perifokales Odem (PE) und Kontrastmittel
aufnehmender Bereich (CE). Alle Areale wiesen ebenfalls eine Verringerung des CMRO3-
Wertes (vgl. Tabelle 4.9) auf. Bisherige PET-Studien quantifizierten 0,26 40,17 £29L (NE)

g-min
und 0,52 £ 0,22 22°L (PE) [Ito et al., 1982].

g-min

Tab. 4.9: Ergebnisse der CMROs-Bestimmung der durchgefiihrten Patientenmessung fiir alle beriick-
sichtigten Kompartimente vor und nach der Anwendung des PVC-Algorithmus. In dieser Arbeit wurde
das Volumen des Tumors (TV) als einzelnes Kompartiment beriicksichtigt. Der CMROo-Wert in einem
zum TV-Kompartiment spiegelsymmetrischen Areal der linken Hemisphére (1. HS) ist als Vergleichswert
angegeben. Ebenfalls aufgelistet sind Werte einer vorherigen Patientenmessung (Glioblastom) mit Hilfe
der 1" O-MRT (Studie Hoffmann et al., bei By =7 T und Az = (8,5mm)* [Hoffmann et al., 2014]) mit drei
Tumor-Kompartimenten: Tumornekrose (NE), perifokales Odem (PE), Kontrastmittel aufnehmender
Bereich (CE). Die funktionellen Werte der gesunden Hirnregionen (GM, WM, CSF) konnen zudem mit
den Ergebnissen aus Tabelle 4.8 verglichen werden.

Kompartiment CMRO,-Werte in g‘”ﬁﬁln
aktuelle Messung Studie Hoffmann et al.
ohne PVC mit PVC ohne PVC mit PVC
GM 1,21 40,21 2,34-2,58 +0,20 1,58 £0,14 3,57+0,67
WM 0,98 40,15 0,56-0,62 4 0,06 1,044 0,09 0,67+ 0,08
CSF 0,34+ 0,08 0,06-0,07 £ 0,08 0,53 +£0,03 0
LHS  sym. zu TV 1,02 40,08 1,10-1,22 40,08 - -
TV!/ PE? 0,854 0,07 0,59-0,66 40,16 0,90 40,27 0,42 40,05
Tumor CE - - 0,35+ 0,07 0,35+ 0,07
NE - - 0,09 + 0,06 0

Der nach der Anwendung des PVC-Algorithmus bestimmte Wasserwert im TV-Kompartiments
lag mit cyw = 18,1 +0,7 mrﬁml im Bereich zuvor berichteter Ergebnisse (18,5 +0,8 mIEOI, [Neeb et
al., 2006]) und somit iiber dem erwarteten Niveau des GM-Kompartiments. Eine Abschétzung
ohne zusétzliche Korrektur ergab cw =14,24+0,3 %"1

!Einziges beriicksichtigtes Tumorkompartiment in der Messung dieser Arbeit.
2Der Tumorbereich in der Arbeit von Hoffmann et al. [Hoffmann et al., 2014] wurde in drei Kompartimente
aufgeteilt; der Bereich des perifokales Odems (PE) bildet dabei das am besten vergleichbare Volumen ab.
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Kapitel 5

Diskussion

Das Hauptziel dieser Arbeit war es, die Quantifizierungsgenauigkeit und Robustheit der
dynamischen '"O-MRT zur Bestimmung des lokalen zerebralen Sauerstoffumsatzes (CMRO>)
zu verbessern und die erreichbare Genauigkeit zu bewerten. Dafiir wurde ein experimenteller
Aufbau konzipiert und Methoden zur Datenverarbeitung entwickelt, die in den folgenden
Kapitel diskutiert und bewertet werden.

Die bauliche Verdnderung der '7O-Birdcage-Spule durch die Erweiterung mit einem 'H-Kanal
brachte Verbesserungen der Messapparatur durch die Méglichkeit des Bg-shimmens und der
Aufnahme einer direkten anatomischen Referenz. Die Weiterverarbeitung der Daten durch
einen volumenbasierten PVC-Algorithmus wurde durch Messungen der 23Na-, 3°Cl- und
17TO-MRT etabliert sowie durch Simulationsstudien der statischen und dynamischen !“O-MRT
validiert und in seiner Korrekturfihigkeit evaluiert.

Eine verbesserte Bestimmung der lokalen 75 -Relaxationszeiten durch einen iterativen PVC-Al-
gorithmus half, die Quantifizierungsgenauigkeit der '"O-MRT weiter zu erhéhen. In einer
In-vivo-Studie zur CMRO2-Bestimmung an gesunden Probanden wurden die aus Simula-
tionsuntersuchungen gewonnenen Erkenntnisse iiber die erreichbare Genauigkeit bestéatigt
sowie die Reproduzierbarkeit der gesamten Methode gezeigt. Dies bereitete weitergehende
Untersuchungen an einem Gliom-Patienten vor.

5.1 Eingebauter 'H-Kanal

Die vorhandene '7O-Birdcage Spule wurde baulich verdindert, um eine Verbesserung der
Bp-Homogenitat sowie eine direkte anatomische Referenz des experimentellen Aufbaus ei-
ner '"O-Messung zu ermoglichen. Beide Zielsetzungen wurden durch die Vermessung der
Off-Resonanz pro Voxel und Vergleich der Registrierungsgenauigkeit eines anatomischen
Datensatzes tiberpriift.

Es wurde gezeigt, dass die Wahl der 'H-Spulengeometrie ausreichend war, um einen 3D-GRE-
Datensatz mit einer nominellen réumlichen Auflésung von (Az)® = (1mm)? in ¢ = 3:30 min
aufzunehmen. Das Sende- und Empfangsprofil zeigt sowohl in der Phantom- als auch in der
In-vivo-Messung Inhomogenitéten, die allerdings im Hinblick auf die Zielsetzung keinen nega-
tiven Einfluss haben. Die Registrierung der hochaufgelosten MPRAGE-Datensétze {iber einen
Zwischenschritt (indirekte Registrierung) lie eine verbesserte raumliche Ubereinstimmung
mit dem Referenzdatensatz erkennen. Der verwendete Algorithmus nutzt Kanteninformatio-
nen zur Registrierung zweier Datensdtze und kann die Strukturen der Referenzréhrchen im
3D-GRE-Datensatzes als zusétzliche Informationen nutzen, um die Registrierungsgenauigkeit
zu verbessern. Der identische Datensatz nach direkter Registrierung ohne zusétzliche Informa-
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tionen zeigt horizontale Verschiebungen, die vor allem im Bereich der Glaskérper und sulci
auffallig waren.

Ein weiterer Vorteil ist, dass mit Hilfe der Phaseninformationen des 'H-Kanals die Shim-
Routine des Tomographen vor '7O-Experimenten angewendet werden kann. Sowohl in Phantom-
als auch in In-vivo-Messungen wurde die Homogenitit des Grundmagnetfeldes By und somit
die Off-Resonanz pro Voxel verringert, was zu einer globalen SNR-Erhéhung fithrte und so das
in diesem Bereich gesetzte Ziel erreichte. Verstirkte Off-Resonanzen zeigen sich vor allem bei
Materialiibergingen, wie z. B. der Ubergang von Fliissigkeit zum Phantombehélter oder im
Bereich der Nasennebenhohlen (Ubergang Gewebe, Luft). Hier konnte die Verbesserung durch
das Shimmen demonstriert und die Vorteile des 'H-Kanals fiir ein '7O-Experiment gezeigt
werden.

Durch die baulichen Verinderungen musste der Sicherheitswert (k-Faktor) des 17O-Kanals er-
neut evaluiert werden. Die zusdtzlichen Leitungsstrukturen der eingebauten Oberflachenspulen
haben eine Anderung der Referenzspannung und eine verénderte Leistungsaufnahme zur Folge.
Um die Sicherheit des Probanden zu gewéhrleisten, wurde die absorbierte HF-Leistung iiber
eine kalorimetrische Messung abgeschéitzt. Dabei war die gemessene Leistungsaufnahme gerin-
ger als die durch die Sicherheitsroutine des Tomographen tiber den voreingestellten k-Faktor
(vgl. Abschnitt 2.2.6) berechnete. Das Messverfahren der kalorimetrischen SAR-Messung ist
eine starke Vereinfachung der tatséchlichen Begebenheiten und dient einer konservativen
Abschitzung des tatsichlichen SAR des '"O-Kanals. Bei hoheren Frequenzen (bspw. 'H,
vg = 297,16 MHz) konnen durch Interferenzeffekte aufgrund der Wellenldnge im Material
lokale SAR-Maxima (lokale Hotspots) zu einem weitaus hoheren lokalen Energieeintrag fithren.
Hier miisste die Temperatur an mehreren Stellen im Phantom iiberwacht werden und der
SAR-Eintrag zuséatzlich iiber HF-Simulationen tberpriift werden. Durch die Perfusion im
Gewebe wird andererseits Wiarme abgefiihrt. Fiir die Resonanzfrequenz des '"O-Kerns bei
By=T7T (vy = 40,39 MHz) sind Hotspot-Effekte aufgrund der Wellenlénge nicht zu erwarten
und eine Messung wie in Abschnitt 4.1.4 fiir eine SAR-Abschitzung zuléssig.

Die Ergebnisse der Sicherheitsmessung (SARyat < SARpom) validieren den gewéahlten k-Faktor
des '7O-Kanals und bestéitigen somit die Sicherheit der Spule fiir weitere Anwendungen. Durch
eine sehr konservative Wahl des Sicherheitswertes des 'H-Kanals (Vervierfachung des k-Wertes)
wird die gesamte HF-Leistung bei diesem auf einen geringen Wert begrenzt und so ein héherer
Energieeintrag verhindert.

5.2 Volumenbasierte Partialvolumenkorrektur

Fiir eine spitere Anwendung fiir die '"O-MRT wurde die Korrekturfihigkeit der volumen-
basierten PVC (s. Abschnitt 3.4) in In-vivo-Anwendungen der ?*Na- und 3°CI-MRT zur
Quantifizierung der Natrium- bzw. Chlorkonzentrationen (TSC bzw. CTC) verifiziert und
evaluiert.

5.2.1 Anwendung an In-vivo-2Na-MRT

Mit den Messungen dieser Arbeit wurde die Notwendigkeit und Machbarkeit der volumenba-
sierten PVC fiir die 23Na-MRT demonstriert. Absolute TSC-Werte wurden fiir vier gesunde
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Probanden bei einer raumlichen Auflésung von (Az)* = (3mm)? und By ="7T gewonnen. Es
konnte gezeigt werden, dass der PVC-Algorithmus die Genauigkeit von quantitativen Messun-
gen der Natriumkonzentration erhoht und es ermoglicht die tatsdchlichen, mit den Konzentra-
tionswerten verkniipften, Signalniveaus teilweise wiederherzustellen. Die Sequenzparameter
der DA-3D-RAD-Sequenz wurden gewéhlt, um eine Spindichtewichtung bei gleichzeitiger
Minimierung der totalen Messzeit (SAR-Maximum) zu realisieren. Zudem war es iiber die
Korrektur des Bj -Feldes mit Hilfe einer phasensensitiven Methode méglich die bei Hochfeld-
systemen stéarker ausgeprigten Bi-Inhomogenitéiten auszugleichen und so die Genauigkeit der
Quantifizierung zu verbessern.

Die quantifizierten CSF-Werte dieser Arbeit (vgl. Tabelle 4.1) sind in guter Ubereinstimmung
mit den erwarteten Natriumkonzentrationen im CSF von 138-160 m?}"l, die aus der Literatur
bekannt sind [Harrington et al., 2010]. Die Korrekturmethode konnte die Diskrepanz ACSF
zwischen dem inneren und dufferen CSF-Kompartiment (CSF;/ CSF,) erheblich vermindern.
Das Korrekturverhalten dieser Kompartimente kann als intrinsische Korrekturkontrolle ver-
wendet werden, da beide Volumina bei gleichem TSC durch ihre Geometrie unterschiedlich
starke Signalverluste durch PVE erfahren. Aufgrund der feinen Strukturen in Grenzbereichen
von Gewebekompartimenten, vor allem zwischen CSF-, GM- und WM-Volumen, ist ein starker
Einfluss von PVE zu erwarten. Dies fithrte zu einer deutlichen niedrigeren ersten Abschét-
zung des TSC-Wertes vor Anwendung des PVC-Algorithmus. Gleichzeitig wurde ein erhohter
TSC-Wert im GM- und WM-Kompartiment beobachtet. Die Variation und die gleichzeitig
niedrigeren Konzentrationswerte des CSF,-Kompartiments nach Anwendung der Korrektur
zeigen auch, dass der vorgeschlagene Algorithmus nur eine partielle Lésung des PVE-Problems
darstellt und keine vollstédndige Korrektur erlaubt.

Die Diskrepanz ACSF konnte von 32-38 % auf 2-11 % nach der Korrektur verringert werden.
Dies rechtfertigt den gewéhlten Segmentierungsansatz und bestétigt die Korrekturfahigkeit des
vorgeschlagenen volumenbasierten PVC-Algorithmus. Verschiedene Substrukturen des Gehirns
(Basalganglien/ Kleinhirn) wurden nicht separat betrachtet, da die erwarteten Eigenschaften
(Relaxation, Konzentration) dhnlich zu den der gewdhlten Hauptkompartimenten (GM, WM,
CSF) sind. Diese Uberlegung ergibt sich aus 'H-NMR, Messungen, fiir die in den genannten
Strukturen nur eine geringe Abweichung der Relaxation beobachtet wurde [Marjanska et al.,
2012]. Dadurch wird fiir den Fall der 23Na-MRT keine starke, verfiilschende Heterogenitéit
erwartet.

Die In-vivo-Studie bei (Az)* = (3mm)? sollte eine erste Validierung des volumenbasierten
PVC-Algorithmus bei im Vergleich zu erreichbaren Auflésungen in der '"O-MRT hoheren
nominellen rdumlichen Auflésungen erméglichen. In einigen vorangegangen Studien wurden
TSC-Werte ohne spezifische PVC in einer auf eine Bildregion (engl. region of interest, ROI)
beschriankten Auswertung bestimmt [Inglese et al., 2010; Lu et al., 2010; Mirkes et al., 2014;
Ouwerkerk et al., 2003; Qian et al., 2012]. Durch bekannte Literaturwerte des TSC und
iiber Ergebnisse dieser vorheriger Studien kann die Korrekturfahigkeit des Algorithmus in
dieser Arbeit eingeordnet werden: insgesamt zeigten sich héhere TSC-Werte fiir das GM-
und WM-Kompartiment als in vorherigen Arbeiten, bei denen auch ein 2-10 % niedrigerer
TSC-Wert fiir CSF berichtet wurde. Dies ldsst sich vor allem iiber eine fehlende dedizierte
Korrektur von PVE-Fehlern in diesen Studien erkldren. Anders als die vorherigen Ansétze,
bei denen eine ROI-basierte Auswertung zum Einsatz kam, verwendet die in dieser Arbeit
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vorgestellte Herangehensweise vollstdndige anatomische Masken, die die PVE im gesamten
Volumen des Gehirns beriicksichtigen und korrigieren kénnen.

5.2.2 Anwendung an 3°Cl-MRT-Daten

Die Verwendung von 3°Cl-Daten stellte eine Verschirfung des PVE-Problems in zweierlei
Hinsicht dar. Zum einen lag die raumliche Auflssung mit (Az)® = (6 mm)?® deutlich iiber
der gewihlten Auflosung der 2?Na-Anwendung, zum anderen sind die Relaxationszeiten der
35Cl-Kerne deutlich kiirzer (T3 ~5-30ms, T4, ~ 0.5-1 ms).

In einem ersten Schritt wurde die Korrekturfahigkeit des Algorithmus an Daten des Phan-
toms zur Evaluierung des PVC-Algorithmus (vgl. Abschnitt 3.1.4.3) mit bekannten Kon-
zentrationswerten bestitigt. Die Quantifizierung vor Anwendung der Korrektur zeigte einen
starken PVE-Einfluss und eine mittlere Abweichung Ac der gemessenen Werte zu den be-
kannten Konzentrationen des Phantoms von Ac =27 %. Die Ergebnisse nach Anwendung des
PVC-Algorithmus wurden deutlich an die erwarteten Konzentrationswerte angendhert und

bestétigten so die Korrekturfahigkeit fiir Daten mit niedriger Auflésung im X-Kernbereich
((Az)® > (3mm)?).

In In-vivo-Messungen wurde iiber die intrinsische Korrekturkontrolle ein vergleichbares Kor-
rekturverhalten wie zuvor fiir die In-vivo->*Na-MRT beobachtet: CSF-CTC-Werte der beiden
CSF-Kompartimente wurden angendhert und der theoretisch erwartbare Wert erreicht (99-
110 o) Der CTC-Wert ist iiber die TSC-Werte [Harrington et al., 2010] und die natiirliche
Hiufigkeit von 3°Cl (75,78 %) abschétzbar. In der Auswertung der 3Cl-Daten wurde aufgrund
der niedrigen rdumlichen Auflésung und vergleichbaren Eigenschaften (Relaxation, Konzentra-
tion) auf eine Trennung des GM- bzw. WM-Kompartiments verzichtet und ein gemeinsames
BM-Kompartiment betrachtet. Der BM-CTC-Wert wurde wie erwartet herabkorrigiert und
war niedriger als zuvor berichtete Werte [Nagel et al., 2014], bei deren Quantifizierung kei-
ne PVC beriicksichtigt wurde. Dieses Korrekturverhalten ist aufgrund der Geometrie und
Konzentrationsverhéltnisses der Kompartimente zu erwarten und dhnlich wie zuvor bei der
ZNa-MRT beobachtet. Dennoch ist aufgrund der extrem schnellen bi-exponetiellen Relaxation
der 33Cl-Kerne im Gewebe eine Unterschitzung des CTC-Wertes zu erwarten.

5.2.3 Bewertung des Korrekturansatzes

Die Ergebnisse beider Anwendungen zeigen die Notwendigkeit der Verwendung, sowie eine
gute Korrekturfahigkeit des vorgeschlagenen volumenbasierten PVC-Algorithmus.

Trotzdem sind bei der vorgeschlagenen Methode verschiedene Limitierungen erkennbar, die eine
vollstédndige Losung des PVE-Problems verhindern. Die stiarkste Einschrankung lasst sich in
der erhaltenen Differenz der Konzentrationswerte des CSF,- und CSF;- Kompartiments sowohl
fiir die 23Na- als auch fiir die 3°CI-MRT erkennen. Zusitzlich zeigten sich vom wahren Wert
abweichende Konzentrationen in der >Cl-PVC-Phantomstudie. Beide Beobachtungen kénnen
durch verschiedene Faktoren erklart werden: die Quantifizierung ist durch Registrierungs-
und Segmentierungsungenauigkeit beeinflusst. Beide Modalitdten sind in ihrer erreichbaren
Genauigkeit durch die limitierte raumliche Auflésung der "H-Daten ((Az)* = (0,59 mm)? bis
(1,00mm)?3) begrenzt. Zusitzlich setzt der GTM-Algorithmus homogene Eigenschaften fiir jedes
beriicksichtigte Kompartiment voraus, welche bei der In-vivo-Anwendung nicht vollstédndig
gegeben sind. Dadurch wird beispielsweise die PSF mit iiber das Kompartiment gemittelten
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Relaxationseigenschaften simuliert. Insgesamt fithrt dies zu einer Unter- oder Uberschitzung
der FWHM der PSF, da die Relaxationseigenschaften pro Voxel nicht genau bekannt sind.
Diese Mittelung ergibt summarisch einen systematischen Fehler, der Auswirkungen auf die
Quantifizierung hat. Aufgrund der geringen Heterogenitét ist bei beiden Anwendungen die
dadurch zu erwartende Abweichung als gering einzuschétzen.

Eine Verbesserung der allgemeinen Quantifizierung kénnte dennoch iiber eine Segmentierung
in mehrere Unterkompartimente erreicht werden. Dieser Ansatz kann bei einer klinischen
Fragestellung verwendet werden, um heterogene Bereiche getrennt zu beriicksichtigen. So
kann beispielsweise im Falle eines Glioms oder Glioblastoms der kontrastmittelaufnehmende
Bereich des Tumors als eigenes Kompartiment angesehen werden [Hoffmann et al., 2014]. Die
verfilschenden Effekte der Mittelung der Intensitdten in Voxeln in Grenzbereichen von zwei
oder mehr Kompartimenten (vozel-sharing) kann iiber den Vorgang des zero-fillings wéhrend
der Rekonstruktion minimiert, aber nicht vollstdndig vermieden werden.

Die Simulation der PSF ist ebenfalls eine Approximierung der tatsédchlichen PSF des bildge-
benden Systems und stellt eine weitere mogliche Fehlerquelle des vorgeschlagenen Algorithmus
dar. Wie von Rahmer et al. [Rahmer et al., 2006] gezeigt wurde, ist die Abschitzung der PSF
iiber das k-Raumvolumen eine sehr gute Ndherung. Beim Vorliegen einer starken Unterab-
tastung kann allerdings eine erhebliche Diskrepanz der realen zur simulierten PSF, vor allem
in Bereichen auflerhalb des artefaktfreien FOV, vorliegen [Scheffler et al., 1998]. Eine solche
Abweichung fithrt somit zu einem systematischen Fehler in der Berechnung der PVE-Anteile.
In dieser Studie wurden die Daten ohne starke Unterabtastung aufgenommen (R <5, vgl.
Abschnitt 2.3.2.1), so dass die simulierte PSF insgesamt als gute Abschétzung der realen PSF
angesehen werden kann.

Die Abschitzung des Fehlers fiir Ergebnisse vor der Korrektur erfolgt iiber die Standard-
abweichung der Werte eines Kompartiments, da diese, wie in Abbildung 4.5 gezeigt, einer
Gauflverteilung gehorchen. Diese Annahme ist fiir Werte nach der Korrektur nicht mehr giiltig,
da nur noch ein Konzentrationswert pro Kompartiment durch die Korrekturmethode erhalten
bleibt. Zusétzlich ist eine Aussage der Fortpflanzung des Fehlers im vorgeschlagenen Algorith-
mus nicht trivial, weswegen auf die Angabe eines Fehlers eines einzelnen PVE-korrigierten
Konzentrationswertes verzichtet wurde. Allerdings kénnen die Fehlergrenzen der Werte vor
der Korrektur als Abschitzung des Fehlers fiir Ergebnisse nach der Korrektur herangezogen
werden (vgl. Abschnitt 4.2.1).

Der gewéhlte Kalibrationsansatz iiber das externe Referenzkissen mit sechs einzelnen Kompar-
timenten zeigte sowohl fiir die ?*Na- als auch fiir die 3>Cl-MRT gute Ergebnisse und empfielt
diese Methode fiir weitere Anwendungen.

5.3 Einordnung der Studie zur Bestimmung von
In-vivo-T5-Zeiten

Die Anwendung des in Abschnitt 3.5 vorgestellten iterativen, volumenbasierten PVC-Algo-
rithmus an In-vivo-Daten der zeigte fiir alle gemessenen Kerne sowie alle berticksichtigten
Kompartimente eine Anderung der Tj-Zeit. Dieses Verhalten war nach den Erkenntnissen
vorheriger Anwendungen (vgl. Abschnitt 4.2), bei denen ein starker PVE-Fehler bei der Quan-
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tifizierung beobachtet wurde, zu erwarten. Fiir den iterativen Algorithmus wurde nach 3—4
Iterationen das Konvergenzkriterium erreicht, was mit den Beobachtungen der Phantomstudie
iibereinstimmt. Die erhaltenen einzelnen Relaxationscharakteristiken in den Strukturen des
Hirngewebes (GM-, WM-Kompartimente) und der CSF;-Kompartimente zeigten fiir die jewei-
ligen 23Na-, 17O- und 33Cl-Daten vergleichbare Ergebnisse: bei der Bestimmung von Tj-Zeiten
des gleichen Kompartiments wurde der Variationskoeffizient CoV nach der Korrektur zum Teil
deutlich gegentiber den Werten vor der Korrektur verkleinert (z. B. GM-Kompartimente fiir
2Na- und *Cl-Daten). Hier konnte der verfilschende PVE-Fehler, der zu den beobachteten
Variationen fiihrte, eliminiert werden, wodurch eine bessere Vergleichbarkeit erzielt werden
konnte. Ergebnisse der CSF,-Kompartimente wurden in der Betrachtung ausgeschlossen,
da das Ty-Verhalten durch unterschiedliche Faktoren (z. B. Suszeptibilitidtseffekte, vgl. Ab-
schnitt 4.3.4) beeinflusst ist. Dies wird im folgenden Abschnitt (vgl. Kapitel 5.4.1) erneut
aufgegriffen und ausfithrlicher diskutiert.

Insgesamt zeigte sich, im Vergleich zu vorangegangenen Studien [Fiat et al., 1993; Fleysher et
al., 2009; Hoffmann et al., 2011b; Nagel et al., 2014, 2011b; Stobbe et al., 2014; Winkler et al.,
1989; Zhu et al., 2001] nach der Anwendung des iterativen PVC-Algorithmus eine Anderung im
Verhéltnis der Relaxationscharakteristiken der GM- und WM-Kompartimente. Insbesondere
die T5-Zeiten des WM-Kompartiments aller untersuchten Probanden wichen dabei von den
Werten anderer Arbeiten ab. Diese Beobachtung wurde vor der PVC nicht gemacht. In der
BNa-Studie vergroBerte sich die Trennung der GM- bzw. WM-T}-Zeiten, wohingegen die
Differenz zwischen den Relaxationscharakteristiken bei 2°Cl-Daten verkleinert wurde. Bei
35Cl-Daten ist der verfilschende Einfluss des im Vergleich dazu langsam relaxierenden CSF-
Kompartiments vor der Korrektur aufgrund der gewéhlten Auflésung deutlich verstarkt und
die T5-Werte dadurch tiberschéitzt. Die geringste Differenz zwischen den 75-Werten des GM-
und WM-Kompartiment wurde fiir den '7O-Kern registriert, was sich ebenfalls {iber die
physikalischen Eigenschaften (cw-Wert, T5-Verhalten der Umgebung) erkléren lasst. In der
Evaluierung des Korrekturverhaltens (vgl. Abschnitt 5.4) wird darauf detailliert eingegangen.
Insgesamt zeigte sich, im Vergleich zu vorangegangenen Studien [Fiat et al., 1993; Fleysher et
al., 2009; Hoffmann et al., 2011b; Nagel et al., 2014, 2011b; Stobbe et al., 2014; Winkler et al.,
1989; Zhu et al., 2001] nach der Anwendung des iterativen PVC-Algorithmus eine Anderung im
Verhéltnis der Relaxationscharakteristiken der GM- und WM-Kompartimente. Insbesondere
die T5-Zeiten des WM-Kompartiments aller untersuchten Probanden wichen dabei von den
Werten anderer Arbeiten ab. Diese Beobachtung wurde vor der PVC nicht gemacht. In der
Na-Studie vergroBerte sich die Trennung der GM- bzw. WM-T}-Zeiten, wohingegen die
Differenz zwischen den Relaxationscharakteristiken bei 3°Cl-Daten verkleinert wurde. Bei
35Cl-Daten ist der verfilschende Einfluss des im Vergleich dazu langsam relaxierenden CSF-
Kompartiments vor der Korrektur aufgrund der gewéhlten Auflésung deutlich verstarkt und
die T5-Werte dadurch tiberschatzt. Die geringste Differenz zwischen den 75-Werten des GM-
und WM-Kompartiment wurde fiir den '7O-Kern registriert, was sich ebenfalls {iber die
physikalischen Eigenschaften (cw-Wert, T5-Verhalten der Umgebung) erklaren lasst. In der
Evaluierung des Korrekturverhaltens (vgl. Abschnitt 5.4) wird darauf detailliert eingegangen.

5.3.1 Einschitzung des Relaxationsverhaltens

Wie bereits in Kapitel 2.3.1 eingefiihrt, sind durch die Quadrupolwechselwirkung und den
damit verbundenen elektrischen Wechselwirkungen von Kernen mit I > % erheblich verkiirzte
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Relaxationszeiten (T}, T») gegeniiber Kernen mit 7 =3 (z.B. 'H) zu erwarten. Die Umgebung
der Kerne beeinflusst deren Beweglichkeit und dadurch auch die Stérke der vorliegenden
Wechselwirkung (ausgedriickt durch die Korrelationszeit 7., vgl. Abschnitt 2.3.1.1). Dies fiihrt
zu verminderten Ty-Zeiten wie beim *Na-Atomkern (I = %) in wassriger Losung beobachtet
oder zu einem schnellen bi-exponentiellen Zerfall in Modelllosungen die Agar beinhalten und
in biologischen Geweben [Nagel et al., 2014]. Fiir den "O-Kern (I = 2) kann theoretisch je
nach vorliegendem 7, eine tri-exponentiellen Charakteristik angenommen werden [Bull et al.,
1979]. In der Studie dieser Arbeit, sowie in allen bis zum jetzigen Zeitpunkt durchgefithrten
Untersuchungen wurde in allen Gewebearten ein mono-exponentielles Verhalten beobachtet
[Schepkin et al., 2017; Zhu et al., 2011], was ein Indiz dafiir ist, dass der '"O-Kern in
der Umgebung biologischer Materie noch wenig in seiner Mobilitdt eingeschrankt ist. So
kann dort die Abschétzung, wie in Abschnitt 2.3.1.1 durch Gleichung (2.62) geschehen,
durchgefithrt werden, was 7T5-Zeiten im Bereich um 5 ms erwarten lésst. Dariiber hinaus kénnen

By-Variationen (ABj) Auswirkungen auf das Verhalten von T35 haben (vgl. Abschnitt 5.4.1).

5.4 Evaluation des Korrekturverhaltens

In der Phantomstudie wurde der Einfluss von PVE auf die Genauigkeit der 75 -Bestimmung de-
monstriert. Die Phantomsimulationen erlauben einen Vergleich der gemessenen Relaxationszeit
zum implementierten Wahrheitswert nach jedem einzelnen Iterationsschritt des volumenba-
sierten Algorithmus. Eine Verringerung der Abweichung sowie eine schnelle Konvergenz nach
2-4 Korrekturschritten zeigt die Eignung der Anpassung der beriicksichtigten T5-Zeit in der
PSF-Simulation und unterstreicht das Korrekturvermégen des vorgeschlagenen Ansatzes. Fiir
alle Experimente wurde die konservativste T5-Annahme (langes T5') zu Beginn des Algorithmus
initialisiert, um diesen in einem Worst-Case-Verhalten zu testen. In separaten Simulationen
wurde zudem gezeigt, dass der anzunehmende PVE-Fehler mit der nominellen raumlichen
Auflésung zunimmt (vgl. Tabelle A.3). Dementsprechend ist der erzeugte PVE-Fehler durch
das Signal eines benachbarten, im Vergleich dazu langsamer relaxierenden Kompartiments mit
zunehmenden (Az)? erhoht.

Erwartungsgemif zeigte sich der grofite PVE-Einfluss im schnell-relaxierenden 5 %-Agar-
Kompartiment, aufgrund der rdumlichen Ausdehnung in der Gréflenordnung der gewéhlten
nominellen rdumlichen Auflésung (d~ 30 mm bei (Az)* = (4,0mm)?) bis (7,0 mm)?3): Kom-
partimente in nidherer Umgebung des 0 %-Agar-Kompartiments (Reservoir, lange T5-Werte)
erfahren einen starken PVE-Fehler bei der Bestimmung der Relaxationscharakteristik, was
sich ebenfalls in groflen AT;-Werten widerspiegelt. Die erhaltenen 7%5-Zeiten der Komparti-
mente mit langsam relaxierenden Signaleigenschaften (0 %-Agar) zeigen eine deutlich geringere
Beeinflussung durch PVE (vgl. Tabelle 4.2). Im Allgemeinen beobachtet man, dass nach
der Korrektur bestimmte Ty-Werte in guter Ubereinstimmung mit dem wahren Wert der
Simulation sind, wobei eine kleine Unterschitzung fiir 2*Na- und 17O- (0,0-5,0%) und Variation
bei 3°Cl-Daten (+2,5%) erhalten wurden. Bei letzteren liegt ein extrem schneller Signalzerfall
vor (T3, ~1ms), was fiir Datensidtze mit langem TE (TE > 15ms) zu niedrigen SNR fiihrt.
Wie bereits gezeigt, fithren niedrige SNR-Niveaus (SNR < 8,0) zu Ungenauigkeiten in der PVC
[Niesporek, 2014]. Weitergehende Untersuchungen, die zusétzliche Einfliisse wie z. B. rdumliche
Auflésung oder Einfluss des Nachbarkompartimente untersuchten, zeigten, dass eine solche
Begebenheit, wie sie bei 3°Cl-Daten vorlag als untere Limitierung der vorgeschlagenen Metho-
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de angesehen werden kann. Fiir die Anwendung an !“O-Daten motiviert die zu erwartende
kurze Relaxationszeit in allen Kompartimenten [Zhu et al., 2011] zu der Verwendung einer
Auslese mit einem einzelnen Echo pro Akquisition, da Datensidtze mit TE > 8-10ms keine
nennenswerten zusitzlichen Informationen liefern (vgl. Abbildung 4.9 und A.2).

In Phantommessungen zur Relaxationsbestimmung wurde ein vergleichbares Korrekturver-
halten bei Kompartimenten mit dhnlichem 75 wie zuvor bei Simulationsdaten beobachtet.
Die Ergebnisse der Vermessung von Modelllésungen, bei deren Bestimmung die &ufleren
Einfliisse, insbesondere PVE, minimiert wurden (vgl Abschnitt 3.1.4.2), dienten hierbei als
Validierungswert der Phantommessungen. Durch die rdumliche Ausdehnung dieser Komparti-
mente mit identischen Modelllésungen kann der innere Signalbereich frei von PVE angesehen
werden. Die Wahl identischer Voxelgroflen und Sequenzparameter erlaubt, das dortige Si-
gnalverhalten als idealisierter Vergleich mit dem des Relaxationsphantoms anzusehen. Nach
der iterativen Korrektur bestimmten 75 -Zeiten sind ndher an diesem separat vermessenen
Validierungswert (Abweichung von 1,3-14,3 % im Vergleich zu 0,0-194,9 % vor der Korrektur).
Ergebnisse der Bestimmung mit erodierten Masken fiihrten zu einer allgemein geringeren
Genauigkeit (0,3-44,0 %) und unterstreichen dadurch, dass diese Technik der Verkleinerung
von Segmentierungsmasken nicht ausreichend ist, um die PVE-Einfliisse vollstdndig zu elimi-
nieren.

In diesem Zusammenhang zeigte die Anwendung des vorgeschlagenen iterativen Ansatzes eine
bessere Korrekturfahigkeit. Zusétzlich wurde bei Ergebnissen nach der Korrektur eine gute
Reproduzierbarkeit der 75 -Werte gleicher Modelllosungen beobachtet, was zeigt, dass die
variierenden Einfliisse von PVE, je nach Lage und Geometrie des Kompartiments, verlésslich
bestimmt und berichtigt werden kénnen. Insgesamt konnte durch die Phantomstudie die
Notwendigkeit einer Korrektur zur Bestimmung der Relaxationscharakteristik gezeigt und
zudem der iterative volumenbasierte PVC-Algorithmus in seiner Korrekturfahigkeit bestétigt
werden.

In In-vivo-Messungen wurde ebenfalls ein variierender PVE Fehler beobachtet, hauptsichlich
verursacht durch spilling-Effekte des CSF-Kompartiments. Dies zeigte sich in der gemessenen
Streuung der 7T5-Werte vor der Korrektur und in der Reduktion der Abweichung ATs;y
nach der Anwendung des PVC-Algorithmus und stimmt mit den gewonnenen und zuvor
diskutierten Erkenntnissen aus der Simulationsstudie iiberein. Im Falle der '7O-MRT werden in
allen Kompartimenten vergleichsweise dhnliche Relaxations- und Konzentrationseigenschaften
erwartet; der erwartete cyw-Wert der Hirnsubstanz hat ein Signalniveau, das etwa 75% des
CSF-Signals entspricht, so dass die Anderungen der quantifizierten T3-Zeiten des !“O-Kerns
am geringsten ausfallen (4% WM, 20% GM). Ergebnisse der *Na- und 3*Cl-MRT lassen
eine weitaus stirkere Uberschitzung der GM- bzw. WM-T5-Werte sowie eine gleichzeitige
Unterschiatzung des Ergebnisses der CSF-Kompartimente erkennen. Im diesem Fall sind die
Unterschiede der physikalischen Eigenschaften stirker ausgepragt als beim 7O-Kern. Wie
schon in Kapitel 4.2 beobachtet, liegen die TSC- bzw. CTC-Werte der Hirnsubstanz bei nur
~35% des Konzentrationswertes der CSF-Volumina. Zusétzlich ist eine ebenfalls deutlich
verdnderte Zerfallscharakteristik (bi-exponentiell gegeniiber mono-exponentiell) zu erwarten.

Die starkere Variation der T5-Zeiten der CSF,-Kompartimente vor bzw. nach der Kor-
rektur kann durch mehrere Ursachen beschrieben werden. Zum einen besteht auch bei
CSF-Kompartimenten ein verfilschender PVE-Einfluss der benachbarten Volumina (GM
und WM), zum anderen fithren verédnderte Geometrien des CSF,- gegeniiber des CSF;-Kom-

118



Kapitel 5. Diskussion

partiments zu einer erheblichen Diskrepanz (ACSF) von bis zu 40 % bei *Na-Daten vor
der Korrektur ([Niesporek, 2014] und Kapitel 4.2). Dieser Umstand beeinflusst ebenso die
Messung der Relaxationseigenschaften, da die PSF-Eigenschaften ebenfalls abhéngig von den
gewdhlten Sequenzparametern sind und dadurch der PVE-Fehler bei jedem TE-Datensatz
leicht variiert. Ferner fithren Gewebeiibergange (CSF, GM) zu Suszeptibilitdtsunterschieden
und Bp-Inhomogenitdten. Hierbei ist vor allem die Struktur der sulci (CSF,) betroffen. Ab-
hingig vom gewédhlten Atomkern, Voxelgrofle, intrinsischen Startwert der 75-Relaxation und
angenommenen By-Gradienten kénnen die Verdnderungen stark ausfallen [Yang et al., 2010].
Eine genauere Betrachtung dieser Effekte erfolgt in Abschnitt 5.4.1.

Eine erneute Evaluierung der quantitativen Konzentrationsdaten aus Abschnitt 4.2 (TSC,
CTC) mit dem volumenbasierten PVC-Algorithmus und verbessert bestimmten 75-Werten
der jeweiligen Kompartimente aus Abschnitt 4.3 fithrte insgesamt zu kleinen Verédnderungen.
Bei der 23Na-MRT ist die zusétzliche Verbreiterung der PSF gering, was keinen messbaren
Einfluss auf die Korrektur bzw. Quantifizierung hat. Hier ist die Differenz zu der in der
ersten Evaluierung angenommenen 75-Zeiten klein und somit die Modifikation der PSF
vernachlissigbar. Bei 3°Cl-Daten zeigte sich eine leicht verdnderte Abschitzung der PVE-
Fehler durch Verwendung von insgesamt geringen T5-Zeiten (WM- und GM-Kompartiment
kombiniert) und vergroferter FWHM der PSF. Dadurch ergeben sich gréfiere spilling- Anteile
vom WM- bzw. GM- in das CSF-Kompartiment. Der insgesamt stérkste Einfluss wird fiir die
170-Anwendung beobachtet und in einem separaten Abschnitt vorgestellt bzw. diskutiert (vgl.
Kapitel 4.4.1 und Abschnitt 5.6.1).

5.4.1 Simulation und Einfluss der Suszeptibilitatseffekte

Mit Hilfe eines vereinfachten Simulationsmodells konnte der Einfluss von Bg-Inhomogenitéten
auf die T5-Zeiten untersucht und so das beobachtete Relaxationsverhalten, insbesondere des
CSF,-Kompartiments, bewertet werden. Die Beriicksichtigung einer moderaten By-Inhomogeni-
téten zeigte, dass die aufgrund von groflen Voxeldimensionen und abrupten Gewebeiibergingen
(GM/ CSF) induzierten Suszeptibilitéitseffekte starke Anderungen der Tj-Werte hervorrufen
konnen. So verkiirzte sich bei einem moderaten By-Gradienten die gemessene Relaxationszeit
des 23Na-Kerns um 56 % (30 % 3°Cl; 5% bei 170).

Ein niedrigeres ABy, welches den Ubergang zwischen WM- und GM-Kompartiment widerspie-
gelt, fuhrt zu einer kleineren Disparitét (< 10 %). Dadurch kann dort fiir die 75-Zeiten eine
bessere Reproduzierbarkeit erwartet werden. Gleiches gilt auch fiir das CSF;-Kompartiment,
da durch dessen rdumliche Ausdehnung (kleine Grenzfliche) die Anzahl an Ubergangsvoxeln
klein ist und die vermuteten By-Storungen gering ausfallen.

Dieses Verhalten wurde zum Grofteil durch die Ergebnisse von vier der fiinf gemessenen Pro-
banden bestétigt, bei denen das beobachtete ACSFr; der Vorhersage entsprach (s. Tabelle 4.3
und 4.5). Die Daten eines einzelnen Probanden (Prob.# 2) zeigten fiir alle drei Substudien
(23Na-, 170- und #Cl-Messungen) einen héheren ACSF7;-Wert als erwartet. Der starke Versatz
der beobachteten Werte kann iiber eine stirkere By-Variation in diesem Individuum erklért
werden, was dort zu grofleren Diskrepanzen fithrt. Um zu einer ganzheitliche Erklarung der
beobachteten Abweichung zu gelangen, miissten, beispielsweise fiir '7O-Daten, unrealistische
By-Anderungen angenommen werden (Gzy,-=1,5-2,0 %T), die etwa um eine Grofenordnung
iber der Grundannahme liegen (G 4,. =0,24 %T) Deswegen miissen im Falle dieser Messung
weitere Einfliisse betrachtet werden.
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Zusétzliche Fehlerquellen konnen Bewegungen des Probanden, Ungenauigkeiten in der Segmen-
tierung und ein nicht vollstédndig korrigierter PVE-Fehler durch stark vergréferte Voxelvolumen,
sowie eine unvollstdndige PSF sein. Alle Faktoren beeinflussen ebenso die Bestimmung der
T5-Zeiten, da ein zusatzlicher Signalanteil vorhanden ist und in der Abschétzung des Zer-
falls Berticksichtigung findet. Die duBeren, feinen Strukturen der sulci (CSF,) sind zudem
besonders anféllig fiir Bewegungseffekte. Mehrfache Registrierung und Segmentierung zu
verschiedenen Zeitpunkten der Akquisition (unterschiedliche TE-Datensétze) konnten mogliche
Bewegungseffekte nicht vollstdndig kompensieren.

Die T5-Werte des CSF;-Kompartiments zeigten nach Anwendung des PVC-Algorithmus eine
geringere Variation zwischen einzelnen Probanden und néherten sich, wie zu erwarten, der
Relaxationscharakteristik des 0 %-Agar-Kompartiments der Phantomstudie an.

Der Einsatz einer Multi-Echo-Sequenz (vgl. Abschnitt 3.2.1.1) fithrte nur zu einer geringen
Abweichung (0,5 %—1,5 %) gegentiber den Ergebnissen der T5-Bestimmung mit einer Einzel-
Echo-Akquisition. Imperfektionen in den geschalteten Refokussierungradienten kénnen dazu
fithren, dass die Magnetisierung nicht vollstéindig rephasiert wird und somit bei jeder Auslese
eine Abweichung aufgepréigt und detektiert wird. Bei einer Echozuglénge von acht Echos kann
es somit vorkommen, dass ein nicht vernachlassigbarer Fehler aufaddiert wird. Dies wurde
in einer Vergleichsmessung iiberpriift, in der beide Modalitdten zum Einsatz kamen. Der
geringe beobachtete Unterschied rechtfertigt den Einsatz der Multi-Echo-Sequenz gegeniiber
der Einzel-Echo-Akquisition aufgrund der erheblichen Verkiirzung der Messzeit.

5.5 Abschlielende Bewertung des iterativen
PVC-Algorithmus

Die Studie zur Bestimmung der Relaxationszeiten zeigte im Allgemeinen auf, dass sogar
fiir schnell-relaxierende X-Kerne mit einem kleinen gyromagnetischen Verhéltnis die T5-
Parameter stark durch Suszeptibilitiatseffekte beeinflusst werden kénnen (Aw o< yABjy, vgl.
Gleichung (3.22)). Die allgemeine Reproduzierbarkeit von T5-Studien sowie die Verwendung
von T35 als quantitativen Parameter werden durch diesen Umstand eingeschrankt. Trotzdem
ist eine prézise, lokalisierte Kenntnis der vorliegenden Relaxationscharakteristik eine wichtige
Grofle im vorgeschlagenen Korrekturansatz fiir die quantitative Auswertung des Signals. In
einigen Bereichen ist die Variation der Ergebnisse, hervorgerufen durch By-Gradienten, stark
(CSF,). Andere Regionen wiederum zeigen eine geringere Inhomogenitiat und somit eine bessere
Reproduzierbarkeit (GM-/ WM-Kompartiment).

Die generellen Einschrénkungen des PVC-Algorithmus, diskutiert im vorangegangenen Ab-
schnitt (vgl. Abschnitt 5.2.3), treffen bei dieser iterativen Verwendung ebenso zu (z. B. Hetero-
genitit, PSF Approximierung, Registrierung, Segmentierung). Die Datensétze der Relaxations-
studie hatten einen geringeren Unterabtastungsfaktor (R <2,5, vgl. Abschnitt 2.3.2.1), als die
Aufnahmen der Konzentrationswertbestimmung, so dass Fehler durch eine falsch abgeschétzte
PSF ebenfalls vernachléssigbar sind.

Die Phantomstudie wurde verwendet, um die Korrekturfihigkeit mit dem bekannten Wahr-
heitswert zu evaluieren. Allerdings kann aufgrund der z-Achsen-Symmetrie des verwendeten
Phantoms die Korrekturfahigkeit in der z-Dimension nicht ausreichend gut bewertet werden.
Zusatzlich ergibt sich daraus ebenso die Situation, dass Effekte der Byp-Inhomogenitéten, wie
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sie im In-vivo-Fall auftreten, durch gewéhlte Losungen und Grenzflichen schwerlich mit Phan-
tommessungen analysiert werden kénnen. Es wurde gezeigt, dass die Korrekturfahigkeit fiir die
23Na-MRT am hochsten war, dagegen im Falle von 17O- und 3°Cl-Daten die schnelle Relaxation
und niedrige rdumliche Auflésung eine noch bessere Korrektur der PVE behindern.

Der Signalzerfall wurde fiir einige Kompartimente (GM, WM, 5 %-Agar bei 23Na, 33Cl) durch
ein bi-exponentielles Verhalten mit einem 60/ 40-Verhéltnis der kurzen zur langen Komponente
(T3, T5;) modelliert. Dieses Modell ergibt sich aus theoretischen Uberlegungen [Hubbard,
1970; Rooney et al., 1991], spiegelt aber nicht immer die tatséchlichen Begebenheiten in
biologischer Materie wieder. Hier kann die Zusammensetzung und Umgebung innerhalb eines
Kompartiments variieren und so zu multiplen Relaxationscharakteristiken fithren, welche
durch die vorgeschlagenen Signalmodellierung nicht erfasst werden. Dies ist eine zusétzliche
Beschriankung der Methode. Dennoch wurde das Verhéltnis aus kurzer und langer Komponente
konstant gehalten, um eine bessere Vergleichbarkeit zu anderen Studien zu gewéhrleisten. Ein
ahnliches Verhalten verschiedener Verhéltnisse von T3, zu T5; ist ebenso ohne der Anwendung
der PVC zu erwarten, da verschiedene Signalanteile unterschiedlicher Zerfallscharakteristiken
iiberlappen und es zu einer Fehleinschéatzung kommt. Ergebnisse mit erodierten Masken, bei
denen kein zuséatzliche Anwendung des PVC-Algorithmus moglich ist, zeigten ebenfalls einen
groBeren (170, 3°Cl) oder gleichen Versatz (33Na) zum wahren Wert, was verdeutlicht, dass eine
dedizierte PVE-Korrektur notwendig ist. Bei Verwendung einer vollstandigen Segmentierung
vor der Korrektur kann der dort beobachtete PVE-Fehler als obere erwartbaren Fehlergrenze
angesehen werden und durch die vorgeschlagene Korrektur teilweise erheblich vermindert
werden. So kann mit einer vollstindigen Segmentierung und Anwendung der PVC ein besseres
Ergebnis als mit erodierten Masken erzielt werden.

In der Gesamtheit kann durch die Kombination der iterativen 75-Anpassung und der Ver-
wendung eines volumenbasierten PVC-Algorithmus die Genauigkeit der Abschétzung von
T5-Werten bei In-vivo-Anwendungen verbessert und kiirzere T5-Zeiten in Hirnregionen be-
stimmt werden, als zuvor berichtet [Fiat et al., 1993; Fleysher et al., 2009; Hoffmann et al.,
2011b; Nagel et al., 2014, 2011b; Stobbe et al., 2014; Winkler et al., 1989; Zhu et al., 2001].
Eine im Folgenden diskutierte Anwendung demonstriert die Bedeutung moglichst exakter
Relaxationsparameter fiir die In-vivo-'"O-MRT (vgl. Abschnitt 4.4.1 bzw. 5.6.1).

5.6 Statische 1"O-MRT

Die Untersuchungen der !“O-MRT bei natiirlicher Haufigkeit (statische '"O-MRT) diente zur
Beurteilung der neu bestimmten T5-Zeiten. Ferner konnte diese Modalitat zur Feststellung
der erreichbaren Genauigkeit im Hinblick auf die rdumliche und zeitliche Auflésung zur
Vorbereitung einer dynamischen '"O-MRT-Messungen verwendet werden.

5.6.1 Einfluss der gewéahlten T.-Zeit

Die Quantifizierung des cyy-Wertes iiber die 7O-MRT mit (Az)® = (6,5 mm)? bei natiirlicher
Héufigkeit wurde als Validierungsexperiment zur Untersuchung der Auswirkung der 75 -Annah-
me auf die Quantifizierungsgenauigkeit der volumenbasierte PVC gewédhlt. Der Wassergehalt
in den Hirnarealen ist bereits iiber 'H-Methoden [Neeb et al., 2008] bekannt und wurde
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dort zuverldssig quantifiziert. Somit kénnen diese Ergebnisse als Vergleichswert eingesetzt
werden. Zusitzlich verfiigt der '"O-Kern iiber sehr kurze Relaxationszeiten, so dass kleine
T5-Variationen im Korrekturalgorithmus (PSF) bereits einen gut messbaren Einfluss auf die
quantifizierten Werte haben.

Um realistische Aussagen treffen zu konnen, wurden die 75-Werte vergleichbar zu den in der
Relaxationsstudie beobachteten Variationen (vgl. Abschnitt 4.3) gewéhlt. Mit vollstandig
angepassten 75 -Annahmen fiir die PVC konnte die hochste Quantifizierungsgenauigkeit beob-
achtet werden. Dies zeigte sich zum einen in einer minimalen Uberschéitzung der cy-Werte der
CSF-Kompartimente zum Literaturwert (0,6-1,6 %) und zum anderen in einem minimierten
ACSF-Wert (ACSF =1%). Das Korrekturverhalten der CSF-Kompartimente konnte auch
hier als intrinsische Korrekturkontrolle angewendet werden und so die PVC bei der '"O-MRT
validieren. Andere angenommene Relaxationskonstanten fithren zu weitaus héheren Abwei-
chungen vom Literaturwert und einer gréfleren Diskrepanz der CSF-Werte, was durch eine
verringerte Korrekturfahigkeit aufgrund falscher Ergebnisse der PSF-Simulation erklarbar
ist. Dies demonstriert die Notwendigkeit der Verwendung exakter Relaxationszeiten fiir die
beriicksichtigten Kompartimente, vor allem bei Kernen mit extrem kurzen Relaxationscharak-
teristiken. Es zeigte sich dennoch eine Unterschiatzung der GM- und WM-cyw-Werte, was sich
iiber zuvor beschriebene Fehler der Registrierung, Segmentierung und weiterhin vorhandenen
Fehlannahmen der Relaxationszeit, beispielsweise durch Heterogenitidt des Gewebes, erkldren
lasst.

Als Kalibrationswert wurde der gemittelte Signalwert aus dem Inneren der externen Referenz-
rohrchen (d=60mm) gewahlt. Durch die rdumliche Ausdehnung kénnen PVE im Inneren
vernachlassigt werden und eine Verwendung des Signalwertes ohne zusétzliche PVC ist zulés-

sig.

5.6.2 PVC bei '"O-MRT-Daten und variabler Zeitauflésung

Die Quantifizierungsgenauigkeit des Signals und beobachtete PVE zeigten eine starke Ab-
hingigkeit von der gewéhlten raumlichen Auflésung. Auch '"O-Daten bei einer rdumlichen
Auflésung von (Aac)3 = (4,5mm)? zeigen eine erhebliche Verringerung der gemessenen Konzen-
trationswerte. Es lief§ sich zudem beim Vergleich der Ergebnisse der Quantifizierung mit Hilfe
des PVC-Algorithmus von Daten mit (Az)* = (6,5 mm)? bzw. (Az)® = (4,5mm)? erkennen,
dass eine verbesserte rdumliche Auflésung auch zu einer Erhéhung der Quantifizierungsgenau-
igkeit nach Anwendung der PVC fihrt. Die Fehler durch Registrierung, Segmentierung und
vozel-sharing konnen bei hoherer nomineller Auflésung minimiert werden.

Durch das gewdhlte GA-Projektionsschema konnten ebenfalls verschiedene zeitliche Auflésun-
gen realisiert werden. Der volumenbasierte PVC-Algorithmus erméglicht die Quantifizierung
bei niedrigem SNR (At =1:00min) und zeigt dabei eine geringe Abweichung von den Litera-
turwerten sowie eine gute Korrekturstabilitit iber das gesamte Experiment. Zudem konnte
gezeigt werden, dass die verwendete Methode zur Kartierung des Bfr -Feldes auch fiir 17O-Daten
angewendet werden kann. Durch die Korrektur wurden Bj-Inhomogenitidten beispielsweise in
den Referenzréhrchen ausgeglichen und Signalwerte angepasst.

Die allgemeine Signalstabilitédt wihrend eines In-vivo-Experiments wurde iiber den relativen
Signalverlauf innerhalb der Referenzréhrchen demonstriert. Hier zeigte sich eine maxima-
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le Fluktuation des Wertes von 3-4 % um den Mittelwert. Die beobachtete Variationen im
CSF-Kompartiment lédsst sich iiber Bewegungseffekte erkldren, die in der Korrektur nicht
beriicksichtigt wurden. Um diese besser ausgleichen zu kénnen, wére ein separater Segementie-
rungsvorgang fiir jeden einzelnen Datensatz notwendig, der die Bewegung des Probanden einbe-
ziehen wiirde. Der in dieser Arbeit verwendete Ansatz verwendete fiinf separate Registrierungs-
und Segmentierungspunkte.

Die Ergebnisse der Studie der statischen 7O-MRT beziehen Aspekte der rdumlichen und
zeitlichen Auflésung ein, was fiir spéater diskutierte dynamische Untersuchungen relevant
wird. Der verwendete volumenbasierte PVC-Algorithmus erlaubte verbesserte und stabile
Quantifizierung in den beriicksichtigten Hauptkompartimenten des menschlichen Gehirns bei
hoher rdumlicher und zeitlicher Auflésung mit zusétzlicher Korrektur des Sendefeldes.

5.7 Untersuchung der dynamischen "O-MRT mit Hilfe von
Simulationen

Mit der vorgestellten Modalitiat der dynamischen Simulation anatomischer Strukturen konnten
die vorgeschlagenen Nachbearbeitungstechniken sowie der Einfluss der Rekonstruktion unter-
schiedlicher zeitlicher Auflosungen evaluiert und verifiziert werden. Ein vergleichbarer Ansatz
wurde auch in der Abschétzung des Leistungsvermdgens von Rekonstruktionsalgorithmen fiir
die '"O-MRT bei By =3T [Kurzhunov et al., 2017a,b] angewendet. In dieser Arbeit wurde
zusétzlich das GA-Projektionsschema sowie die Anwendung der volumenbasierten PVC an
dynamischen Daten betrachtet und beide in die Simulation eingebunden. Die Simulationen
wurden verwendet, um die Einfliisse der gewdhlten Parameter und des verwendeten Aufbaus
so gut wie moglich nachzuahmen. Dieser Schritt war fiir die Optimierung und Abschitzung
der erwartbaren Prazision wichtig und diente zur Beurteilung der Limitierungen des gewéhlten
Ansatzes. Es konnte gezeigt werden, dass der PVC-Algorithmus es ermoglicht, die statischen
(cw) und funktionellen Parameter (CMROs, Kp,, Kg) unter optimalen Bedingungen (kein
berticksichtigtes Signalrauschen, optimale Registrierung und Segmentierung) innerhalb von
+5% des simulierten Wahrheitswertes zu quantifizieren. Auflerdem wurde durch die Simu-
lation verifiziert, dass die gewéhlte zeitliche Auflésung ausreichend ist, um den zeitlichen
Verlauf des Signals geniigend dicht abzutasten. Vorangegangene spektroskopische Ansétze in
Kleintieranwendungen [Zhu et al., 2002] wihlten aufgrund der erhéhten Austauschraten und
kleiner vorhandener Volumina deutlich geringere zeitliche Auflésungen (At~ 11s).

Die durchgefiihrte Simulationsstudie dieser Arbeit zeigte zudem, vergleichbar mit der zuvor dis-
kutierten Anwendung bei der ?2Na- und 2>Cl-MRT, dass WM-Kompartimente die kleinste und
CSF-Kompartimente die stdrkste Beeintriachtigung durch PVE erfahren. Das kann wie zuvor
(s. Abschnitt 4.2) durch die Grofle und Geometrie der GM- bzw. duleren CSF-Volumina erklért
werden. Die Beriicksichtigung eines realistischen In-vivo-SNR zeigte eine geringfiigig stérkere
Abweichung und Variation der quantifizierten Werte, konnte aber dennoch die Korrektur- und
Quantifizierungsfahigkeit des vorgeschlagenen PVC-Algorithmus bestédtigen. Die systematische
Uberschiitzung, wie beispielsweise fiir GM-cyw-Werte unter optimalen Korrekturbedingungen
beobachtet, kann iiber eine nicht exakte PVE-Abschéitzung durch eine idealisierte PSF er-
klart werden und zeigt nochmals, dass der PVC-Algorithmus keine vollstdndige Losung des
PVE-Problems darstellt.
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Die verwendete Simulation besitzt ebenso einige Limitierungen, die die Aspekte eines realen
In-vivo-Experiments nicht vollstdndig wiedergeben: die Signalniveaus der Simulation wurden
global fiir jedes simulierte Volumen gewéhlt und nur drei Hauptkompartimente beriicksichtigt
(GM, WM, CSF, vgl. Abschnitt 3.3.2). So wurden keine Gewebeheterogenitaten modelliert und
diese verfélschenden Einfliisse ignoriert. Zuséatzlich verfiigte die anatomische Grundstruktur
iiber eine limitierte riumliche Auflésung ((Az)® = (1,0mm)3), die auch mit Protonendaten zu
PVE fiihrt.

Die Quantifizierung der metabolischen Parameter zeigte einen stirkeren systematischen Ein-
fluss der PVE bei der dynamischen Bestimmung als im statischen Fall (maximale dynamische
Abweichung: 55 %). Eine minimale zeitliche Auflosung (A¢ <2:00 min) musste gewéhlt werden,
um eine ausreichende Abtastung des dynamischen Verlaufs zu gewéahrleisten. Die tempordren
Rekonstruktionsfenster mitteln tiber die metabolischen Prozesse und dynamische Informationen
werden dadurch nicht vollsténdig beriicksichtigt. Die weiteren {iber den Fit bestimmten funktio-
nellen Groflen (K, Kg) wurden ebenfalls nahe am dynamischen Wahrheitswert quantifiziert
(Abweichung: 4-13%).

Insgesamt zeigt sich, dass mit der vorgeschlagenen Methode die funktionellen Prozesse gut
charakterisiert werden konnen. Die sich unterschiedlich &ndernden Signalwerte in den Kom-
partimenten fithren zu variierenden Signaliiberlappungen in den einzelnen Zeitfenstern der
Rekonstruktion und so zu verschiedenen relativen Abweichungen (z. B. Abbildung 4.16). Der
PVC-Algorithmus fihrt zur Korrektur nahe am implementierten dynamischen Wahrheitswert
der Simulation und erlaubt so eine verbesserte Abschitzung der metabolischen Parameter. In
den Untersuchungen mit realistischem In-vivo-SNR konnten die zuvor gewonnenen und disku-
tierten Erkenntnisse ebenfalls bestatigt werden. Eine stérker ausgeprégte Signalvariation fithrt
hier zu groBeren Unsicherheiten des Fits und somit zu einem gréfieren Fehler der quantifizierten
Werte. In beiden beriicksichtigten Fallen (mit/ ohne Signalrauschen) ist aufgrund der zeitlichen
Mittelung eine geringe Unterschitzung des Signalverlaufs erkennbar (vgl. Abbildung 4.16 A).

Insgesamt konnte die Simulation anatomischer Strukturen die Korrekturfahigkeit des PVC-
Algorithmus im Zusammenhang mit dynamischen '7O-Daten bestitigen. Zusétzlich wurde
die Notwendigkeit der Verwendung der PVC in der Bestimmung von metabolischen bzw.
dynamischen Prozessen demonstriert. Der Einfluss der PVE wurde zusétzlich iiber die Kartie-
rung der relativen Signaldnderung visualisiert (Abbildung 4.16 C, F), bei denen Daten ohne
PVE-Korrektur verwendet wurden. Der grofite Signalanstieg ldsst sich in Bereichen entfernt
von Gewebelibergingen erkennen. Hier zeigen Areale des GM- und WM-Kompartiments einen
Signalanstieg von 35-45 %, wohingegen in CSF-Strukturen eine 20-25 %-ige Signaldnderung
beobachtbar ist. Die Rekonstruktion mit unterschiedlichem At unterhalb des etablierten
Schwellwerts und die Anwendung der SWR hatten nur einen geringen Einfluss auf die erhalte-
nen funktionellen Werte.

Eine zusétzliche Verlangerung der simulierten Abklingphase um ¢ =10:00 min zeigte keine
Verbesserung gegeniiber dem 40:00-miniitigen simulierten Inhalationsexperiment. Eine Redu-
zierung der beriicksichtigten Daten in der Baseline- und Abklingphase zeigte hingegen einen
zunehmenden negativen Einfluss auf die Genauigkeit. Beide Untersuchungen verdeutlichen, dass
die gewéhlte Lange des Inhalationsexperiments einen guten Kompromiss zwischen Messdauer
und erreichbarer Genauigkeit darstellt, was vor allem im Hinblick auf Patientenmessungen
wichtig ist.
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5.8 Einordnung der Reproduzierbarkeitsstudie

Die in dieser Arbeit vorgestellte Studie reprasentiert die erste Untersuchung der Reprodu-
zierbarkeit der direkten dynamischen '"O-MRT zur Bestimmung von CMROs-Werten am
Menschen in einer kleinen Kohorte. Insgesamt lassen die Ergebnisse aus sechs Experimenten
(n =3 Probanden) eine gute Reproduzierbarkeit erkennen, die sich in vergleichbarem Ma8, wie
zuvor in Kleintierstudien berichtet [Zhu et al., 2007], bewegt. Studien mit Hilfe der 1>O-PET-
Methode [Coles et al., 2006; Leenders et al., 1990] oder die Bestimmung mit 'H-MRT-Techniken
[Leontiev et al., 2007] zeigten einen hoheren Variationskoeffizienten (CoV =3,7-12.8 %) oder
Variation (Variation des CMRO2-Wertes ~ 15 %) als die Ergebnisse der hier vorgestellten
Studie. Die CMRO3-Werte fiir die WM-Kompartimente aus der in dieser Arbeit vorgestellten
Studie (vgl. Tabelle 4.8 und A.4) sind zusitzlich in guter Ubereinstimmung mit Ergebnissen
vorangegangener !“O-MRT-Studien am Menschen [Atkinson et al., 2010; Hoffmann et al.,
2011a, 2014; Kurzhunov et al., 2016] sowie mit 1°O-PET-Untersuchungen [Leenders et al.,
1990]. Die CMRO2-Werte des GM-Kompartiments zeigen eine gréfiere Abweichung: voran-
gegangene Studien gesunder Probanden, ohne Anwendung einer PVC, berichten von einem
29-60 % niedrigeren GM-CMRO3-Wert fiir 1709-Gas-Messungen und von um 28-33 % geringe-
ren Werten aus ?O-PET-Experimenten. Aufgrund der kleinen rdumlichen Ausdehnung des
WM-Kompartiments konnen PVE-Fehler minimiert werden, indem Bereiche entfernt von Gewe-
beiibergdngen gewahlt werden. In diesem Fall sind Ergebnisse ohne dedizierter PVE-Korrektur
und Werte nach Anwendung des PVC-Algorithmus vergleichbar. In GM-Kompartimenten kann
diese Technik aufgrund der kleinen rdumlichen Ausdehnung nicht anwendet werden, weswegen
in anderen Studien, bedingt durch PVE-Einfliisse, geringe GM-Werte gemessen wurden. Die
beobachteten Unterschiede im Vergleich zu den Ergebnissen dieser Arbeit stimmen mit den
erwarteten PVE-Fehlern, die bereits in den Simulationsuntersuchungen (vgl. Abschnitt 4.5)
und den zuvor diskutierten statischen In-vivo-Messungen bei (Az)® = (4,5 mm)? bis (6,5 mm)?
(vgl. Abschnitt 4.4) abgeschétzt wurden, iiberein.

Eine grundlegende Abweichung ldsst sich in den deutlich héher abgeschitzten Ki- und K-
Parametern feststellen, die zuvor von nur einer Gruppe vorgestellt wurden [Atkinson et al.,
2010]. Das Verhéltnis Ilgé hingegen ist fiir beide Studien vergleichbar. Nach den Uberlegungen
von Atkinson und Thulborn [Atkinson et al., 2010] und wie in Abschnitt 2.4.4 erldutert, isoliert
das metabolische 3-Phasenmodell die Beitriige des lokal produzierten Hy!"O (CMRO3) und
des rezirkulierenden Hy'7O (K7, K¢). Eine absolute Variation der Werte kann auf veréinderte
physiologische Begebenheiten hindeuten (z.B. erhohter Blutfluss, Puls, Atemrate), die das
Ein- und Austromverhalten gleichermafien beeinflussen. Die Betrachtung des Verhéltnisses
dagegen erlaubt einen besseren Vergleich mit vorangegangenen Ergebnissen, da dieses das
relative Verhalten der funktionellen Parameter widerspiegelt und physiologische Variationen
ausgleicht. Die einzigen Messungen, bei denen ebenfalls eine PVE-Korrektur eingesetzt wurde
[Hoffmann et al., 2014], quantifizierten weitaus hohere CMRO2-Werte des GM-Kompartiments
und vergleichbare Werte des WM-Kompartiments in einem Glioblastom-Patienten.

5.9 Bewertung der dynamischen In-vivo-'"O-MRT-Messungen

Die Ergebnisse der In-vivo-Inhalationsexperimente zeigten ein analoges Korrekturverhalten wie
zuvor in der dynamischen Simulationsstudie beobachtet: die Anwendung des PVC-Algorithmus
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fiihrte einerseits zu einer Erhéhung des quantifizierten GM-CMRO2-Wertes und andererseits
zu einer Verringerung der WM-CMROs-Abschétzung. Fir individuelle Probanden wurde
ein variierender PVE-Fehler, aufgrund der unterschiedlichen Geometrie der Kompartimente
bei jedem Individuum, beobachtet: die CMRO2-Werte zeigten eine gréfiere Variation und
stirkere Differenzen im relativen Signalverhalten (s. Abbildung 4.20) vor Anwendung des
PVC-Algorithmus. Der cyw-Wert in der Baseline-Phase nach der Korrektur zeigte eine geringere
Abweichung vom erwarteten Wasserwert als vor der Anwendung der PVC; dhnlich wie bereits
zuvor im statischen Fall beobachtet.

Eine weitere Bestatigung des Korrekturverhaltens ist die verdnderte Abschitzung des funk-
tionellen CSF-Parameters. Der CSF-CMROs-Wert wurde nach Anwendung der Korrektur
niaher an CMRO3 = 0,00 g“r?ni quantifiziert, was physiologisch erwartet wird. Der tatsichliche
Sauerstoffumsatz im CSF-Kompartiment ist aufgrund des aeroben Gewebes des Plezus choroi-
deus nicht vollstdndig vernachléssighar, aber weitaus geringer als in den anderen Geweben.
Die Quantifizierung mit Daten unterschiedlicher zeitlicher Auflésung (At =0:30-2:00 min,
Tabelle 4.7) zeigte konsistente Werte fur alle individuellen Experimente. Wie bereits in der
vorangegangenen Simulationsstudie untersucht, ist nur ein geringer Einfluss der zeitlichen
Auflosung (At <2:00min) auf die Genauigkeit der Quantifizierung bzw. Genauigkeit des

Least-Square-Fits zu erwarten.

5.9.1 Beurteilung der Reproduzierbarkeit

Der experimentelle Aufbau und die Datenweiterverarbeitung wurden konzipiert, um ver-
falschende Einfliisse bei jedem Experiment zu minimieren und die Reproduzierbarkeit zu
gewahrleisten. Die wichtigsten Komponenten wurden hierfiir in einzelnen, dafiir ausgearbeite-
ten Experimenten betrachtet und untersucht. So wurde die volumenbasierte PVC in Vorstudien
mit Hilfe der 22Na- und 3°CLI-MRT validiert und fiir die X-Kernbildgebung etabliert [Niesporek,
2014] (vgl. Abschnitt 4.2). Zusétzlich erfolgte mit der Messung der Relaxationszeiten die
Bestimmung eines wichtigen Korrekturfaktors [Niesporek et al., 2017a] (vgl. Abschnitt 4.3).
Die Inhalationsprozedur appliziert bei jeder Messung das gleiche '7Oy-Gasvolumen, was iiber
den vorgestellten Luftmassesensor {iberpriift wurde. Aulerdem wurde immer dasselbe Inhala-
tionssystem verwendet, was bei allen Messungen zu einem konsistenten Totraumanteil fithrt.
Die Synchronisation der Atemphase des Probanden vor dem Umschalten von der Baseline- auf
die Inhalationsphase garantierte einen vergleichbaren physiologischen Zustand und minimierte
die mogliche Variation des anatomischen Totvolumens.

Sowohl das anatomische als auch das Totvolumen des Atemsystems beeinflussen die ur-
spriingliche Anreicherung des inhalierten 7Os-Gases () und dadurch direkt die absolute
Quantifizierung der funktionellen Parameter. Uber die Dimensionen des Atemsystems konnte
der a-Wert bestimmt werden. Die Abschitzung der anatomischen Variation und der Fehler der
Fillmessung fithrten zum aufgefithrten Fehler der Anreicherung. Das Signalverhalten in den
Referenzrohrchen ist ein Indikator fiir die globale Signalstabilitédt des Messaufbaus: wie in einer
beispielhaften Darstellung zu sehen (Abbildung 4.19), ist die Signalfluktuation innerhalb +3 %
des Mittelwerts wihrend eines Inhalationsexperiments und der Einfluss auf die Signaldynamik
als gering einzuschétzen.

Die Ergebnisse der vorgestellten Studie zeigen eine gute Reproduzierbarkeit von Werten eines
einzelnen Probanden (Intrareproduzierbarkeit) und eine stirkere Variation von Ergebnissen
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verschiedener Probanden (Interreproduzierbarkeit). Fiir letztere ist eine geringe Variation
aufgrund der Altersschwankung von 28-65 Jahren erwartbar [Leenders et al., 1990]. Vor allem
die Ein- und Ausstromparameter (K7, Kq), welche die Effekte des zerebralen Blutflusses und
Blutvolumens kombinieren, lassen einen grofiere Streuung als die CMRO2-Werte erkennen.

Einen Erklarungsansatz liefern die physiologischen Unterschiede zwischen den Probanden, wie
z. B. anatomische Variation, Ruhepuls und Atemfrequenz. Obwohl die Probanden in Ruhe
und unter vergleichbaren Konditionen gemessen wurden (Wiederholungsmessung zur gleichen
Tageszeit, keine Aktivitdt und Ruhephase vor der Messung) ist eine gewisse Variation der
Hirnaktivitdt zu erwarten, die ebenso das Resultat der Quantifizierung beeinflusst. Trotz einer
Variation der K1, und Kg Parameter von bis zu 20 % bei einem einzelnen Probanden, ist bei
den erhaltenen CMRO2-Werten des GM- und WM-Kompartiments eine geringere Verdnderung
sowie eine Ubereinstimmung innerhalb der Fehlergrenzen zu beobachten. Unterschiede im
relativen Signalverlauf sind fiir verschiedene Probanden in Abbildung 4.20 dargestellt. Eine
langere Inhalationszeit des ersten Probanden fithrte zu einem héheren maximalen Signal. Die
unterschiedliche Atemdauer der 17Os-Inhalation ist ebenfalls ein Indikator fiir die variierende
Physiologie der Probanden, da die gleiche Menge an Sauerstoff in einer anderen Zeitspanne
verstoffwechselt wird.

Eine zusammenfassende Betrachtung aller Beobachtungen ldsst darauf schlieffen, dass der
vorgestellte experimentelle Aufbau und Ablauf sowie die vorgeschlagene Verarbeitung der
Daten eine direkte dynamische In- Vivo-'"O-MRT-Untersuchungen erméglichen, die zu re-
produzierbaren quantitativen Ergebnissen fithren. Eine Einschrankung ergibt sich aus den
hohen Kosten, die mit 7O,-Gasmessungen verbunden sind. Dies verhinderte eine grofere
Probandenzahl, die erstrebenswert ware, um die Statistik zu verbessern. Trotzdem lésst sich
aus den sechs durchgefiihrten Messungen mit n =3 Probanden eine erste Abschétzung der
Reproduzierbarkeit ableiten und bereitet die Methode fiir kleine klinische Studien vor.

5.9.2 Limitierungen der Methode

Trotzdem miissen einige Beschriankungen der vorgestellten Methode benannt werden: der
PVC-Algorithmus verwendet, wie bereits diskutiert, einige vereinfachende Annahmen (z. B.
Gewebeheterogenitit), die auch in der Anwendung der dynamischen !“O-MRT zu einer syste-
matischen Verfilschung fithren. Aus Ergebnissen der Wasserwertbestimmung mit ' H-Methoden
[Neeb et al., 2008] lasst sich fiir gesunde Probanden eine geringe Heterogenitit in gewédhlten
Kompartimenten annehmen. Hier ist der zu erwartende Fehler bei der Anwendung an 7O-
Daten ebenfalls, wie bereits fiir 22Na- und 3°Cl-Daten diskutiert, als gering einzuschétzen.

Zusatzlich werden funktionelle Parameter fiir jedes Kompartiment global bestimmt, was es
nicht ermdglicht, lokale Differenzen zu detektieren, wie es beispielsweise fiir eine diagnostische
Anwendung interessant wére. Hierfiir wére eine dreidimensionale CMRO,-Karte die optimale
Modalitét, die allerdings eine vollstédndig etablierte voxelweise PVC zur Voraussetzung hat,
um die starken beobachteten PVE-Fehler zu kompensieren. Trotzdem gewéhrleistet der in
dieser Arbeit vorgestellte PVC-Ansatz die volle Flexibilitiat, da die Wahl der Segmentierung
der klinischen Fragestellung angepasst werden kann (z. B. Bereich des Tumors bei Anwendung
an einem Glioblastom-Patienten [Hoffmann et al., 2014]).

Eine weitere Einschrinkung bildet das metabolische Modell und die Prozedur des Least-Square-
Fits. Das Modell macht vereinfachende Annahmen, wie die Abschitzung von A" ©(¢) und
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BH57O(t), deren Eigenschaften aus Laborversuchen oder Tierexperimenten abgeleitet wurden
[Atkinson et al., 2010]. Zudem werden physiologische (p) und experimentelle Grofien («) als
zeitlich konstant modelliert und drei Freiheitsgrade zur mathematischen Beschreibung genutzt.
Der abgeschéitzte Fehler des Anreicherungsgrades fithrt zu einem gréflieren Wertebereich von
moglichen CMRO3-Parametern. Kombiniert man beide Fehlerquellen (Fit und Aufbau) ergibt
sich ein zu erwartender Fehler der quantifizierten CMROz-Werte von 10-15 % des aufgefiihrten
Wertes.

5.10 Bewertung der Patientenmessung

Die Durchfithrung und Auswertung eines Inhalationsexperiments an einem Gliom-Patienten
erweiterte die Machbarkeit der vorgestellten Methode auf eine klinische Anwendung. Das
konzipierte Inhalationssystem und der experimentelle Ablauf erméglichten die kontrollierte
Gasapplikation am Patienten.

Aufgrund der verdnderten physikalischen und physiologischen Eigenschaften im Tumor-Volumen
(TV) wurde dieses in der Anwendung des PVC-Algorithmus als eigenstdndiges Kompartiment
betrachtet. Die Bestimmung des cyw-Wertes in diesem Areal nach der Anwendung der PVC er-
zielte vergleichbare Ergebnisse mit vorherigen Studien der Wasserwertbestimmung [Neeb et al.,
2006] und zeigte leicht hohere Konzentrationswerte im Tumor als im gesunden Hirngewebe. Die
dort quantifizierten funktionellen Werte stimmen mit den Ergebnissen der zuvor diskutierten
Probandenstudie iiberein, was die Robustheit der Methode der CMRO,-Bestimmung erneut
unterstreicht. Der relative '”O-Signalanstieg war im erkrankten gegeniiber dem umliegenden
gesunden Gewebe und dem spiegelsymmetrischen Bereich der linken Hirnhemisphére deutlich
verringert, wie iiber den Warburg-Effekt [Miles et al., 2008; Warburg et al., 1923] erwartet.
Dieser spiegelsymmetrische Bereich stellt dabei eine Mischung aus GM- und WM-Volumen
dar und der dort erhaltene funktionelle Parameter kann als direkter Vergleichswert zu den
Ergebnissen des TV-Kompartiments herangezogen werden. Es ist somit moglich mit dem
in dieser Arbeit vorgestellten Ansatz der dynamischen '"O-MRT verinderte physiologische
Prozesse zu detektieren.

In der bis dahin einzigen durchgefiihrten '"O-MRT-Messung eines Glioblastom-Patienten
(WHO Grad IV) [Hoffmann et al., 2014] konnte ein dhnliches Verhalten beobachtet werden.
Hier war das vorhandene Tumor-Volumen aufgrund des weiter vorangeschrittenen Stadiums
grofer und in drei Unterbereiche unterteilt worden. Die dort verwendeten, schlechter aufgelosten
anatomischen Referenzdaten und die Gasapplikation iiber eine Nasenbrille vergroBerten den
Unsicherheitsbereich der Quantifizierung und erschweren einen direkten Vergleich mit der
Messung dieser Arbeit. In vorangegangen *O-PET Studien [Ito et al., 1982] deuten die
quantifizierten funktionellen Parameter ebenfalls auf eine Verringerung des CMRQO2-Wertes
im erkrankten Hirngewebe hin.

Weitere Messungen von Patienten mit vergleichbaren Krankheitsbildern sind notwendig um
gefestigte Aussagen tiber das metabolische Verhalten von Tumoren dieser Art zu erhalten und
quantitative, funktionelle Werte abzuleiten. Insgesamt kann durch die Messung eines Gliom-
Patienten der Anwendungsbereich der in dieser Arbeit entwickelten Methode der direkten
dynamischen '"O-MRT vergréBert und erste Erkenntnisse im Bereich der Patientenanwendung
gesammelt werden.
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Ziel dieser Arbeit war, die dynamische In-vivo-'"O-MRT zur Bestimmung des lokalen zerebra-
len Sauerstoffumsatzes (CMRO3) weiterzuentwickeln und in ihrer Robustheit und Genauigkeit
zu evaluieren. Die erreichbare Prizision der Quantifizierung in der "O-MRT ist aufgrund
der geringen NMR-Sensitivitdt und der extrem schnellen Relaxationseigenschaften durch die
vorliegende Quadrupolwechselwirkung limitiert. Trotz Verwendung von optimierten dreidi-
mensionalen radialen Auslesetechniken kann erst bei einer niedrigen rdumlichen Auflésung
von (Az)?=(4,5mm)? bis (7,5mm)? und ausreichend langen Messzeiten (~ 5-10min) ein
akzeptables Signal-zu-Rauschverhéltnis (SNR) erreicht werden.

In dynamischen Inhalationsexperimenten der '"O-MRT wird nicht-invasiv der funktionel-
le CMROg2-Parameter ausgelesen; ein fiir die Diagnostik interessanter Biomarker, welcher
Riickschliisse auf die Vitalitdt des Gewebes erlaubt. Die Giiltigkeit und Anwendbarkeit ei-
nes entsprechenden metabolischen Modells wurde fiir By =9,4T, 7T und 3T demonstriert
[Atkinson et al., 2010; Hoffmann et al., 2011a; Hoffmann, 2011; Kurzhunov et al., 2016].
Der aufgenommene, zeitlich verdnderliche Signalverlauf, der das metabolisch verarbeitete
1704-Gas widerspiegelt, muss dabei physiologische Prozesse abbilden die sich in relativ kurzen
Zeitskalen abspielen (t=10'-10?s). Die sich daraus ergebenden zeitlichen Auflésungen stellen
eine zusitzliche Herausforderung in der dynamischen In-vivo-'"O-MRT dar.

In dieser Arbeit wurde zunéchst der experimentelle Aufbau, bestehend aus Inhalationssystem
sowie Sende-/ Empfangsantenne (HF-Spule) zur Signaldetektion optimiert. Um eine verbesserte
Signalaufnahme zu gewéhrleisten, wurde die vorhandene '7O-Kopfspule um einen zuséitzlichen
'H-Kanal ergiinzt (1Tx/1Rx-(}"O +'H)) und durch eine erneute Sicherheitsbewertung fiir
In-vivo-Anwendungen vorbereitet. Die Akquisition von "H-Signalen erméglicht eine verbesserte
Registrierungsgenauigkeit sowie eine Erhéhung der Signalausbeute durch die Homogenisierung
des By-Feldes (shimming). Beides konnte in Phantom- und In-vivo-Messungen nachgewiesen
werden.

Das Inhalationssystem wurde fiir eine effiziente, reproduzierbare Verabreichung des !”Oq-Gases
und im Hinblick auf weitere Anwendungen mit klinischer Fragestellung konzipiert. Durch
das neu entwickelte pneumatische Ventil kann der experimentelle Ablauf extern gesteuert
werden und erlaubt auf diese Weise den Einsatz an Patienten. Das minimierte Totvolumen
im geschlossenen Atemkreislauf garantiert neben einem geringeren Atemwiderstand auch
eine zuverlissige Abschitzung des !”O-Anreicherungsparameters, der in die Modellierung des
Signalverlaufs einflief3t.

Mit der Etablierung des Algorithmus zur volumenbasierten Partialvolumenkorrektur (PVC),
der zunichst bei der 2*Na- und 2°CI-MRT und spéter auch bei der statischen sowie dynami-
schen '"O-MRT zum Einsatz kam, wurde ein zentraler Aspekt der Datenweiterverarbeitung
berticksichtigt. In einer In-vivo-Studie zur Bestimmung der Natrium- bzw. Chloridkonzentrati-
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on wurde die Korrekturfahigkeit bestétigt. Insbesondere die Konzentrationswertbestimmung
in feinen Strukturen ist stark von Partialvolumeneffekten betroffen, die die absolute Quantifi-
zierung behindern. Durch die Ergebnisse der Phantom- und In-vivo-Studien bei der 3°Cl-MRT
konnte bestétigt werden, dass der vorgeschlagene Algorithmus sich auch zur Korrektur von
Daten schnell relaxierender Kerne bei niedrigen Auflésungen eignet. In den CSF-Strukturen
wurde der erwartete Konzentrationswert 138-160 %01 bzw. 99-115 %‘)l erreicht.

Ein wichtiger Korrekturparameter ist die lokalisierte 75 -Charakteristik, deren verbesserte Be-
stimmung iiber eine iterative Abwandlung des volumenbasierten PVC-Algorithmus gelang. So
wurde fiir die 17O-MRT in der grauen bzw. weilen Hirnsubstanz (GM/ WM) Tj = 2,5 £ 0,1 ms
bzw. 2,84+ 0,1 ms gemessen. Auch fiir die ?Na- und 3*Cl-MRT wurden die Zerfallscharak-
teristiken neu bestimmt und anschliefend die Bedeutung einer optimalen 75-Annahme in
der Korrektur mit Hilfe der statischen "O-MRT erfolgreich iiberpriift. Uber die Wasser-
wertbestimmung konnten in der PVC verschiedene T5-Grundannahmen und die Einfliisse
unterschiedlich, vorausgesetzter Relaxationscharakteristiken mit Hilfe des Literaturwertes
verglichen und iiberpriift werden. Mit den neu bestimmten 75 -Zeiten dieser Arbeit war die
hochste Genauigkeit moglich.

Des Weiteren wurde die erreichbare zeitliche Auflosung fiir '7O-Messungen in Experimen-
ten der statischen '"O-MRT evaluiert. Mit Hilfe eines speziellen Akquisitionsschemas kann
ein aufgenommener Datensatz retrospektiv mit beliebiger zeitlicher Auflésung rekonstruiert
und ausgewertet werden. Mit In-vivo-Daten, bei einer nominellen rdumlichen Auflésung von
(Az)* = (4,5mm)? sowie rekonstruierten zeitlichen Auflésungen von At =1:00min, 2:00 min,
wurde durch ein 30-miniitiges Experiment die Korrekturstabilitit sowie eine Methode zur Sen-
defeldkorrektur erfolgreich validiert. Diese Voruntersuchungen brachten wichtige Erkenntnisse
zur erreichbaren Prézision und moéglichen Limitierungen fiir folgende dynamische Experimente.
Uber die Wasserwertbestimmung konnte ebenso die Anwendbarkeit der PVC bei der 1“O-MRT
bei hohen rédumlichen und zeitlichen Auflésungen verifiziert werden.

Der Schritt zur Analyse eines dynamischen Signalverlaufs wurde zu Beginn an simulier-
ten Daten anatomischer Strukturen durchgefiihrt. Hier konnten die einzelnen Einfliisse, wie
Signalrauschen, zeitliche Auflésung und Abhéngigkeit von den einzelnen Phasen des Inhalations-
experiments, separat betrachtet werden. Diese vorgeschalteten Untersuchungen sind notwendig,
da ein messbarer dynamischer Signalverlauf ansonsten nur iiber eine 7Oy-Gas-Applikation
realisierbar wére, was mit einem hohen finanziellen Aufwand einhergehen wiirde. Eine zeit-
liche Auflsung von A¢<2:00min bei (Az)®=(7,5mm)? ist ausreichend, um funktionelle
Parameter nach vollstandiger Korrektur innerhalb +5 % des Wahrheitswertes zu quantifizie-
ren. Ein 40-miniitiges Experiment, bestehend aus 10-miniitiger Messbasislinie, 10-miniitiger
1704-Inhalation sowie 20-miniitiger Detektion des Signalabfalls, bildet einen guten Kompromiss
aus Experimentdauer und erreichbarer Genauigkeit.

In einer ersten Reproduzierbarkeitsstudie der dynamischen In-vivo-'7O-MRT, bestehend aus
sechs individuellen Messungen bei drei gesunden Probanden, konnte gezeigt werden, dass
sowohl die Variation des CMRO2-Wertes fiir Messungen desselben Probanden minimiert, als
auch wiederholbare Ergebnisse bei verschiedenen Individuen erreicht werden konnten. Dabei
zeigte sich fiir das WM-Kompartiment ein geringer Einfluss von Partialvolumeneffekten (PVE)
sowie CMRO2 wnm = (0,61-0,74) 0,08 gl{meiln und somit vergleichbare Werte zu Ergebnissen
vorangegangener Studien [Atkinson et al., 2010; Hoffmann et al., 2011a, 2014; Kurzhunov et al.,
2016]. Die CMRO2-Werte des GM-Kompartiments wurden in dieser Arbeit, bedingt durch den

130



Kapitel 6. Zusammenfassung und Ausblick

verwendeten Korrekturansatz der PVC und dadurch verbesserter PVE-Abschétzung, teilweise
deutlich héher quantifiziert als zuvor berichtet (CMRO2 gm = (2,03-2,52) 0,14 g“rfn‘ﬁl) Die
Bestéatigung der Reproduzierbarkeit und Robustheit der vorgeschlagenen Methode ist insbeson-
dere relevant fiir direkte dynamische 1“O-MRT-Messungen, in denen CMROs-Informationen als
Biomarker mit Hintergrund einer klinischen Fragestellung verwendet werden. Die erfolgreiche
Durchfithrung eines Inhalationsexperiments an einem Gliom-Patienten (Astrozytom, WHO
Grad II) erweiterte das Anwendungsgebiet der direkten CMRO2-Bestimmung in Richtung eines
klinischen Umfeldes und demonstrierte die Machbarkeit fiir weitergehende Untersuchungen an

Patienten.

Insgesamt konnte das in dieser Arbeit gesetzte Ziel erreicht werden. Hierfiir wurden die
notigen Messapparaturen entwickelt, optimiert und in Vorexperimenten evaluiert. Ein fir
die quantitative '"O-MRT wichtiger Korrekturalgorithmus konnte etabliert und in statischen
und dynamischen Messungen angewendet werden. Insgesamt wird durch die in dieser Arbeit
vorgestellte Herangehensweise der dynamischen '"O-MRT eine Methode bereitgestellt, die
es ermoglicht den grundlegenden Prozess des Sauerstoffmetabolismus zuverldssig und nicht-
invasiv zu quantifizieren. Dadurch kann dieser in zukiinftigen Anwendungen eingehender
untersucht und mit klinischen Fragestellungen verkniipft werden. So kénnten beispielsweise bei
neurologischen Krankheitsbildern zuséitzliche CMROgo-Informationen dafiir verwendet werden
Diagnoseverfahren weiter zu verbessern.

Hohere raumliche Auflésungen und ein gesteigertes SNR wéren fiir eine verbesserte Quan-
tifizierung wiinschenswert. Eine weitere Moglichkeit, die genannten Nachteile der geringen
Sensitivitit bei der 17O-MRT teilweise zu umgehen, besteht darin, iterative Rekonstruktions-
algorithmen [Madelin et al., 2012] zu verwenden. Vielversprechende Ansétze wurden bereits
fiir die ?3Na- und 3'P-MRT vorgestellt, die anatomische Kanteninformationen nutzen, um
das erreichbare SNR zu verbessern. Diese strukturellen Informationen werden entweder aus
iiberlagerten 'H-Informationen [Gnahm et al., 2014b, 2015; Rink et al., 2017], oder géinzlich
aus den X-Kerndaten [Behl et al., 2016] gewonnen. Zusétzlich konnte man bei dynamischen
Signalverlidufen, wie bei der '7O-MRT, die temporire Kompressibilitit des Problems ausnutzen,
um die Messungen zeit- und ressourcenoptimierter anwenden zu kénnen. Dies wére ein weiterer
wichtiger Meilenstein, um die vorgeschlagene Methode in einem erweiterten klinischen Umfang
einsetzen zu kénnen. Fiir eine umfangreichere Diagnose wéren errechnete dreidimensionale
CMROs-Karten eine optimale Modalitét, die bei momentan erreichbaren Auflésungen eine
verbesserte, voxelbasierte PVC verlangen wiirde.

Eine zuséatzliche, interessante Erweiterung wére die Verbindung der Untersuchung des Sau-
erstoff- und des Glucosestoffwechsels. Hierbei wurden im Bereich der glucose-sensitiven
CEST-MRT (glucoCESL) bereits Ansétze prasentiert, die es ermdglichten, indirekt den Glu-
coseumsatz zu messen [Schuenke et al., 2017a,b]. Auch in der Verwendung von '7O-markierter
Glucose (170O-Glucose) als Tracer konnten in vitro [Hu et al., 2016] und in Tiermodellen
[Borowiak et al., 2017; Schepkin et al., 2017] bereits erste Erfolge verzeichnet werden. Eine
Kombination bzw. Erweiterung dieser Methoden in einem humanen In-vivo-Experiment ware
fiir die metabolische Bildgebung ein wichtiger Fortschritt. Die rapide Weiterentwicklung von
Ultra-Hochfeld Systemen wiirde diese Methoden zusétzlich begiinstigen.

131






Anhang A

Anhang

Anhang des Abschnittes 4.1
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Abb. A.1: Beispielhafte Verringerung der vorhandenen Off-Resonanzen in einer In-vivo-Messung
anhand des gemessenen Spektrums fiir 'H- (A, B) und " O-Signale (C, D). Die Verringerung der
FWHM des gemessenen Spektrums wird deutlich beim Vergleich der Spektren vor (A, C) und nach
(B, D) der Shim-Routine. Im Fall der 17 O-Messung ist das Verhéltnis der gemessenen FWHM nach
bzw. vor der Shim-Routine

FWHMach,
Fwants ~ 0,77,
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ZNa-Studie

70-Studie

3CI-Studie
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Abb. A.2: Relative Signalverliufe bei der Tj-Relaxationszeitsbestimmung fiir ein 5%-Agar-
Kompartiment der 2>Na- (A, D), 17O- (B, E) und **CI-MRT (C, F). Dargestellt sind Daten von
simulierten (A-C) bzw. gemessenen Daten (D-F) der jeweiligen Kerne.
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Tab. A.2: Vollstiandige Ergebnisse der In-vivo-Studie zur Ty -Bestimmung mit dem iterativen volumenbasierten PVC Algorithmus. Die Ergebnisse
der einzelnen Iterationsschritt sind fiir alle beriicksichtigten Kompartimente und alle durchgefiihrten Messungen (M.1-M.3) fiir 23 Na-, 3°CI- bzw.
170-Daten aufgelistet. Die Messungen M.1 bzw. M.2 einer Studie wurden mit dem selben Probanden durchgefiihrt (M.1: Prob.#1, weiblich, 26
Jahre; M.2: Prob.#2, mannlich, 23 Jahre). Fiir M.3 einer jeden Studie wurden verschiedene Probanden vermessen (: Prob.#4, weiblich, 31 Jahre ;
I: Prob.# 3, weiblich, 26 Jahre ; *: Prob.#5, méannlich, 28 Jahre). Zusétzlich ist fiir jedes Kompartiment der Mittelwert mit Standardabweichung
angegeben sowie fiir jeden Kern Ergebnisse aus vorhergehenden Studien aufgefiihrt (**Na: [Fleysher et al., 2009; Nagel et al., 2011a; Stobbe et al.,
2008; Winkler et al., 1989]; 7 O:[Fiat et al., 1993; Hoffmann et al., 2011b; Zhu et al., 2001]; 3> Cl: [Nagel et al., 2014].

Methode CSF Strukturen: T3 in ms Strukturen des Hirngewebes: T35 in ms
CSF; CSF, GM WM
M1 M2 M3 M1 M2 M3 M.1 M.2 M.3 M.1 M.2 M.3

m Literaturwerte 46-56 - 21-32/ 1,7-5 24-37/ 1,75
2 keine Korrektur 284 36,6 3517 247 169 179" 554/87 425/56 41,6/ 58"  402/50 38,7/ 4,6 352/ 4,5
@ erste Iteration 46,5 47,2 44,00 36,5 185 223"  348/50 40,1/56 354/55" 256/34 255/37 209/ 34F
M zweite Iteration 484 47,7 445' 36,7 185 22,51 342/50 40,0/56 351/55" 251/34 246/36 203/ 3,4f
@ dritte Iteration 484 47,7 44,57 36,7 185 225"  342/50 400/56 351/55" 251/34  24,6/36 20,3/ 34F
o Literaturwerte 3,1 - 1,8 (in vivo Ratte); 2,0 1,8 (in vivo Ratte); 2,0
%5 keine Korrektur 38 34 38 34 28 34t 3,0 2.8 3,1% 3,0 2.8 3,0t
2 erste Iteration 49 45 49 45 32 46t 2,5 2,6 2,67 2,9 2,8 2,9
B Zweite Iteration 51 47 52Y 47 33 47 2.4 2,6 2,6 2,9 2,8 2,8%
uo dritte Iteration 51 47 52 48 33 4,7 2.4 2,6 2,61 2,9 2.8 2,81

vierte Iteration 51 4,7 52 48 33 47 2,4 2,6 2,6 2,9 2,8 2,8%
2 Literaturwerte 37,0 - 7,0/ 1,2 7,0/ 1,2
T keine Korrektur 124 18,6 24,6* 13,0 11,1 138* 16,1/0,7 99/08 193/ 1,7* 6,9/0,3 6,6/ 05 6,4/ 03"
&n  erste Iteration 24,6 27,6 29,0¢ 262 19,6 229 104/07 85/10 81/14* 56/ 04 56/ 05  58/0,3"
nl_u zweite Iteration 28,0 29,3 299 279 20,0 235* 105/0,7 85/1,0 7,7/ 14 6,1/04 56/05 6,0/ 04*
2 dritte Iteration 281 29,3 299* 286 200 235 1055/07 85/10 7,7/14* 6,1/04  56/05 6,0/ 04"
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Tab. A.3: Ergebnisse der Ty -Bestimmung in Abhingigkeit von (A:v)3 fiir die 2> Na-MRT-Simulation
des Phantoms zur Bestimmung von Relaxationszeiten. Untersucht wurde das 0 %-Agar- und 5 %-Agar-

Kompartiment.
3. 3 T35 in ms (0%-Agar) T3 in ms (5%-Agar) Max. PVE-Fehler
(Az)” in (mm) (T3 =100 ms) (T3,/ T3,=20/ 5ms) in %
3.0x3,0%3,0 93,4-98.6 27,1/ 5,2 35.5
4,0x4,0%4,0 91,9 99,4 98,2/ 5,2 41,0
5.0x5,0x5,0 89,8-99.6 31,0/ 5,3 55,5
6,0x6,06,0 86,8 99,8 35,7/ 5,5 79,0
7.0x7,0x7,0 84,9 99,8 39,8/ 5,6 100,5
8,0x8,0x8,0 82,8-99.9 46,2/ 5,8 133,5
9.0x9,0x9,0 80,2-99.9 54,8/ 6,1 178,0
1.2 T T T

Signalintensitat in w.E.

08l ¥

0,6

0,3

0,2

0,0

o Daten ohne AB,

+ Daten mit AB,

— mono-exponentieller Fit

— mono-exponentieller Fit

G,=G,=G,=0,0 mT/m

G,=G,=G,=0,24 mT/m

T+ 4 O

10 20 30 40 50 60
Echozeit in ms

70

Abb. A.3: Beispiel der Simulation von Sus-
zeptibilititseffekten fiir die 2> Na-MRT bei un-
terschiedlichen Bgy-Inhomogenititen. Gezeigt
sind simulierte Daten fiir G, . =0,0 2L und
Gay,» =0,24 2L was vergleichbar mit den ange-
nommenen By-Gradienten bei der Untersuchun-
gen zur Berechnung von ACSFr; ist.
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Langzeitverhalten der H,'”O-Konzentration

GM-Kompartiment WM-Kompartiment
' ' ' D ANWen'mit PVC

— Abschéatzung Abklingen||

16,0

20,5 o CW Wertlmit PV(ID
20,0¢ — Abschéatzung Abklingent 155!

19,5}
15,0+

19,0
14,5
18,5}

18,0 14,01

17,51 13,5}

17,0

H,'"0-Konzentration in mmol/L
H,'"0-Konzentration in mmol/L

Baseline 13,0+
L beit=0 h Baseline
16,5 / bei t=0 h
12,5+
1606 -—-—---"-"-""-""“""“"-“"J~g~-—-~--1 &£ _ __ _ _____________> —o
15,5 = 12,0 ‘ ‘ ‘ ‘ ‘ |
’ 50 100 150 200 250 300 35 0 50 100 150 200 250 300 35

Zeitinh Zeitinh

0PIV Ie e

t=0h t=0.5h t=24 h t=43 h t=67 h t=94 h t=166 h t=238 h t=336 h

Abb. A.4: Untersuchung des Langzeitverhaltens der H"O-Konzentration bei einem '7O-
Inhalationsexperiment fiir einen einzelnen Probanden. Der cyw-Wert wurde in Abstidnden von 1, 2,
3, 4, 7, 10 sowie 14 Tagen bestimmt. Zusatzliche Datenpunkte beriicksichtigen Zeitpunkte vor der
Inhalation (t =0h) und direkt danach (t =0,5h). Die ermittelte Konzentration ist fiir das GM- und
WM-Kompartiment in Abhédngigkeit vom zeitlichen Abstand aufgetragen und zeigt eine Riickkehr
zur Baseline-Konzentration nach ca. 10-11 Tagen. Eine genauere Auswertung mit einer exponentiellen
Zerfallsfunktion ergab die Halbwertszeit Th,, =104+ 27h (GM-Kompartiment) und Ty, =1314+29h
(WM -Kompartiment). Beispielhafte transversale Schichten sind ebenfalls gezeigt. Durch unterschied-
liche Positionierung bei jedem einzelnen Experiment werden die Referenzréhrchen in wechselnden
sagittalen Schichten dargestellt und variieren dadurch in ihrer Intensitét.
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Abb. A.5: Relative Signaldnderung des WM-Kompartiments vor und nach angewendeter PVC wéhrend
eines In-vivo-Inhalationsexperiments. Die Verlaufe zweier Experimente eines Probanden (Prob. #1, A)
sowie Verlaufe des ersten Experiments bei zwei unterschiedlichen Probanden (Prob. #1 und Prob. #2, B)
sind gezeigt. Daten des GM-Kompartiments finden sich in Abbildung 4.20 auf Seite 103.
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