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In der dynamischen suszeptibilitdtsgewichteten Magnetresonanztomographie (MRT) wird
die Signaldnderung im Gewebe unter bolusférmiger intravendser Applikation eines Kon-
trastmittels (KM) mektechnisch erfaft. Mifst man den charakteristischen Signalverlauf
nicht nur im Organgewebe, sondern gleichzeitig auch in einer zufiihrenden Arterie, so kon-
nen mit Hilfe der Indikator-Verdiinnungstheorie unter bestimmten Annahmen das regionale
Blutvolumen (RBV), der regionale Blutfluf (RBF) und die mittlere Transitzeit des KMs
(MTT) bildpunktweise fiir das Organgewebe berechnet werden. Die gemessenen Signal-
Zeit-Kurven miissen hierzu in Konzentrations-Zeit-Verldufe konvertiert und die Gewebe-
kurven anschliefiend mit der arteriellen Inputfunktion (AIF) entfaltet werden. Im Rahmen
dieser Arbeit wurde eine Methodik entwickelt, um aus dynamischen MR-Datenséitzen die
Mikrozirkulation der Niere zu bestimmen. Besonderes Augenmerk lag bei der Auswertung
der Datensétze auf der zur Gewinnung von quantitativen Parametern notwendigen Entfal-
tung. Es wurde ein Entfaltungsalgorithmus entwickelt, der auch fiir verrauschte Datensétze
zu stabilen und reproduzierbaren Lésungen fiihrt, was durch Simulationsrechnungen nach-
gewiesen werden konnte. Im Rahmen einer tierexperimentellen Studie wurde die Technik
validiert. Die autoregulatorische Kapazitdt der Niere, den regionalen Blutfluf auch bei
starken arteriellen Blutdruckschwankungen aufrechtzuerhalten, konnte nichtinvasiv nach-
vollzogen werden. Im Rahmen von kleinen Patientenstudien erlaubte die entwickelte Me-
thodik eine Differenzierung zwischen gesunden Nieren und solchen mit Schidigungen der

Nierenrinde, die sich in verminderten Blutflusswerten manifestierten.

In dynamic susceptibility-weighted magnetic resonance imaging (MRI) the signal varia-
tion during the passage of an intravenously administered contrast media (CM) is detected.
Using principles of indicator dilution theory, hemodynamic tissue parameters - such as the
regional blood volume (RBV), the regional blood flow (RBF), and the mean transit time
(MTT) of the CM - can be determined from signal-time-curves evaluated in the considered
tissue region as well as in an artery. To this end, the signal-time-curves must be conver-
ted to concentration-time-curves. Moreover, a deconvolution of the tissue curves with the
arterial input function (AIF) is required. The aim of the work presented was to develop
a method for the determination of microcirculatory parameters of the kidney from dyna-
mic MRI data. Since deconvolution is a prerequisite for the estimation of absolute tissue
values, the implementation of a reliable and fast devonvolution technique is of fundamen-
tal importance. Using Monte Carlo techniques it could be shown that the deconvolution
algorithm presented yields reliable and stable solutions for noisy data sets. In an animal
study the method was validated. The renal capacity of autoregularization, i. e. the capacity
to maintain a constant regional blood flow over a wide range of arterial blood pressure,
was reproduced non-invasively. In a limited number of patients it could be shown that a
differentiation between healthy and scarred kidneys was possible by means of the detected

perfusion deficit.
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Kapitel 1

Einleitung

Die Kernspin- oder Magnetresonanztomographie (MRT) ist ein bildgebendes Ver-
fahren, welches die Erzeugung von Schnittbildern des menschlichen Kérpers in be-
liebigen Orientierungen ermdglicht. Fiir die MR-Bildgebung wird fast ausschlieflich
das Kernspinresonanzsignal der Wasserstoftkerne verwendet. Ihren hohen Weichteil-
kontrast verdankt die MRT dem Einflufs von gewebespezifischen Parametern — den

Relaxationszeiten T1 und T2 sowie der Spindichte — auf das Resonanzsignal.

Der erste experimentelle Nachweis eines Kernspinresonanzsignals gelang im Jahre
1946 unabhéngig voneinander den Arbeitsgruppen um Felix Bloch [1] und Edward
Purcell [2]. Sie zeigten, daf in einem &duferen Magnetfeld Atomkerne durch Ein-
strahlen eines Hochfrequenzfeldes zur Aussendung eines Kernresonanzsignals ange-
regt werden konnen. In den folgenden Jahren entwickelte sich die Magnetresonanz zu
einer aussagekriftigen analytischen Methode in Biochemie und Molekiilphysik — der
Kernresonanzspektroskopie. Mit ihrer Hilfe 14t sich die chemische Struktur unbe-
kannter Substanzen zerstorungsfrei aufkldren. Der Grundstein fiir eine Anwendung
im medizinischen Bereich wurde 1971 von Damadian gelegt [3], der zeigte, daf sowohl
die Spin-Gitter- (T1) als auch die Spin-Spin-Relaxationszeit (T2) in pathologisch
verdndertem Gewebe erhdht ist. Die Voraussetzung fiir den Einsatz als bildgebendes
Verfahren wurde 1973 von Lauterbur geschaffen [4]|. Er zeigte, daf durch den Ein-
satz magnetischer Feldgradienten eine Kodierung der Ortsinformation mdglich ist.
Das erste MR-Bild des menschlichen Kérpers wurde von Damadian 1977 aufgenom-
men [5]. In den folgenden Jahren entwickelte sich die MRT zur Methode der Wahl

fiir viele 4n vivo Untersuchungen in der radiologischen Diagnostik.

Intrinsische Gewebeeigenschaften fiihren zu spezifischen Relaxationszeiten T1 und
T2. Durch die Wahl der Aufnahmeparameter kann der Bildkontrast zwischen be-
stimmten Gewebestrukturen optimiert werden. Da der natiirliche Bildkontrast fiir
diagnostische Fragestellungen aber oft nicht ausreicht, werden in der MRT hiufig
kontrastverstirkende Substanzen eingesetzt. Vor allem paramagnetische Kontrast-

mittel (KM), die eine Verkiirzung der Relaxationszeiten bewirken, haben sich in

1



2 KAPITEL 1. EINLEITUNG

der klinischen Routine durchgesetzt. Mit dem Einsatz dieser KM ging eine Wei-
terentwicklung der MRT von der konventionellen Bildgebung hin zur Untersuchung
funktioneller Fragestellungen einher. Uber die Biodistribution des KMs lassen sich
beispielsweise Aussagen liber Austauschprozesse zwischen einzelnen Gewebekompar-
timenten herleiten. Dynamische Studien durch Injektion eines KM-Bolus koénnen

Aussagen iiber die Himodynamik liefern.

Methoden zur Bestimmung von funktionellen Parametern (z.B. Blutfluf) oder Stoff-
wechselprozessen waren bislang der Nuklearmedizin, insbesondere der Positronen-
Emissionstomographie (PET), vorbehalten. Die Strahlenbelastung und die relativ
schlechte rdumliche Auflésung bei geringem Signal-Rausch-Verhéltnis limitieren das
Potential dieses Bildgebungsverfahrens zur Bestimmung hdmodynamischer Parame-

ter.

Mit der Indikator-Verdiinnungs-Theorie existiert ein theoretischer Ansatz zur Be-
stimmung h&dmodynamischer Parameter, deren Grundlagen schon 1894 von Stewart
entwickelt wurden [6]. Eine Anwendung auf Schnittbildverfahren verffentlichte Axel
1980 [7]. In seiner theoretischen Arbeit zeigte er, daf Blutfluk und Blutvolumen bild-
punktweise aus dem Konzentrations-Zeit-Verlauf eines KMs bestimmt werden kon-
nen. Der Blutfluf spiegelt dabei die Mikrozirkulation des Blutes im untersuchten
Gewebe wider. Seine urspriinglich fiir die Computer-Tomographie (CT) entwickelte
Methode kam aufgrund der Strahlenbelastung in der CT jedoch nicht zum Einsatz.
Statt dessen hat die Entwicklung von schnellen Bildgebungssequenzen in Kombinati-
on mit dem zunehmenden Einsatz von KM die Anwendung eines solchen Verfahrens
in der MRT forciert. Daneben ist nach allen bisherigen Erfahrungen mit der MRT

kein gesundheitliches Risiko verbunden.

Das Verfahren beruht auf der Messung der Signaldnderungen, die durch die Pas-
sage eines paramagnetischen KMs aufgrund von Suszeptibilitdtsinderungen indu-
ziert werden. Bei einem intravasalem KM bilden sich zwischen Gefaftvolumen und
umliegenden Gewebe Magnetfeldinhomogenitéten aus, die zu einer Verkiirzung der
transversalen Relaxationszeit T2* fiihren. Die Wirkung auf den zeitlichen Signal-
Verlauf kann durch eine Serie von T2*-gewichteten MR-Bildern gemessen werden.
Die Umrechnung von Signal-Kurven in Konzentrations-Verldufe erfordert ein hohes

Mafs an Wissen um die zugrundeliegenden Relaxationsmechanismen |8].

Da in der klinischen Routine bislang nur diffusible KM in Gebrauch sind, haben sich
die bisherigen Anwendungen zumeist auf Untersuchungen am Gehirn beschrénkt.
Dort bleibt auch ein diffusibler Tracer bei intakter Blut-Hirn-Schranke intravasal,

was eine tracerkinetische Modellierung vereinfacht. Die grundlegende Arbeit von Ro-



sen et al. lieferten einen umfassenden Uberblick iiber das Werkzeug zur Bestimmung

des Blutflusses und -volumens fiir diese Félle [9].

Durch die Entwicklung neuer intravasaler KM er6ffnen sich nunmehr Anwendungsge-
biete im Ganzkorperbereich. Das in dieser Arbeit verwendete superparamagnetische
KM besteht aus ultrakleinen Eisenoxid-Partikeln, die vollkommen in den Geféfen
bleiben und daher fiir die Bestimmung der hdmodynamischen Parameter von Orga-

nen pridestiniert scheinen [10].

Eine Anwendung in der Nierendiagnostik ist von hoher medizinischer Relevanz. Ei-
ne Stenose der Nierenarterie kann zu Niereninsuffizienz mit der Erfordernis einer
lebenslangen Dialyse fithren. Um die funktionelle und himodynamische Bedeutung
einer — mit Hilfe der Angiographie* — gut zu diagnostizierenden arteriellen Stenose
zu erkennen, ist ein funktionsdiagnostisches Verfahren zur Bestimmung der Organ-
durchblutung wiinschenswert. Zudem muf vor der méglichen Operation einer Stenose
eine Abwigung von Risiken, Kosten und zu erwartender Verbesserung der renalen
Funktion stattfinden. Die Mikrozirkulation des Gewebes steht als einziger Parame-
ter in direkter Relation zu dem Vernarbungsgrad des Gewebes und bietet daher die

Moglichkeit, einen parenchymalen Schaden direkt zu detektieren.

Ziel der Arbeit war es daher, ein Verfahren, das bislang der Anwendung am Ge-

hirn vorbehalten war, fiir den Einsatz in der Nierendiagnostik zu entwickeln.

Die methodische Entwicklung umfafste die Implementierung geeigneter Sequenzen
am MR-Tomographen zur Aufnahme der Signal-Zeit-Verldufe sowie die anschlie-
fende Datenanalyse zur Berechnung der hdmodynamischen Parameter. Nach der
Indikator-Verdiinnungs-Theorie muf neben dem Konzentrations-Zeit-Verlauf im Ge-
webe auch die Konzentrations-Zeit-Kurve einer zufithrenden Arterie (AIF') bekannt
sein. Die Bestimmung des Blutflusses erfordert die Entfaltung der Gewebekurven mit
der AIF. Aufgrund des unvermeidbaren Rauschens in MR-Datensétzen ist die Ro-
bustheit der Entfaltung ein Schliissel zur Bestimmung aussagekréiftiger Parameter.
In dieser Arbeit wird daher ein geeigneter Entfaltungsalgorithmus vorgestellt, der

durch umfangreiche Simulationsrechnungen optimiert wurde.

Die entwickelte Methode wurde im Rahmen einer tierexperimentellen Studie unter-
sucht. Die Wertigkeit fiir die medizinische Anwendung wurde in kleineren klinischen
Studien am DKFZ} iiberpriift.

*Darstellung der Blutgefife
tGefaRverengung
tDeutsches Krebsforschungszentrum, Heidelberg
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Im ersten Teil der Arbeit werden die Grundlagen der magnetischen Kernspinreso-
nanz, ihrer Anwendung als bildgebendes Verfahren sowie die wichtigsten Eigenschaf-
ten des verwendeten KMs vorgestellt. Im zweiten Teil folgt die Beschreibung des
Entfaltungsalgorithmus und der Simulationsrechnungen. Anschliefsend werden Mefs-
technik und Datenauswertung dargelegt. Der dritte Teil zeigt die Validierung im
Tiermodell sowie die Ergebnisse der ersten klinischen Anwendungen. Eine umfassen-
de Diskussion schliefst sich an.
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Grundlagen






Kapitel 2

Grundlagen der Kernspinresonanz

Als bildgebendes Verfahren in der medizinischen Diagnostik nutzt die Kernspinto-
mographie die Wechselwirkung eines externen elektromagnetischen Feldes mit dem
menschlichen Korper. Die Wellenléinge liegt im langwelligen Bereich des Spektrums
(> 0,3 m). Die Ortsauflosung wird nicht durch die Wellenlédnge beschriankt, sondern
ist durch die Schéirfe der Resonanzabsorption magnetischer Kerne in biologischem
Gewebe gegeben. Aufgrund ihrer natiirlichen H&ufigkeit werden in erster Linie die
Wasserstoffatomkerne des Wassers zur Bildgebung genutzt.

In diesem Kapitel werden die physikalischen Grundlagen und Begriffe der Kernspin-
resonanz kurz vorgestellt. Umfassende Darstellungen finden sich z. B. in dem Buch
von Reiser [11], ausfiihrliche quantenmechanische Abhandlungen in den Standard-
werken von Abragam [12] und Slichter [13].

2.1 Kernspin und magnetisches Moment

Alle Atomkerne mit ungerader Nukleonenzahl — das sind ungefihr 2/3 aller stabilen
Kerne — besitzen einen von Null verschiedenen Kernspin f, der sich aus den Ei-
gendrehimpulsen und den Bahndrehimpulsen der den Kern bildenden Protonen und
Neutronen zusammensetzt. Der Betrag von T ist gegeben durch ein Vielfaches von
1i/2, wobei h = h/2r = 1.055-1073* Js das Plancksche Wirkungsquantum bezeichnet.

Mit diesem Kernspin ist immer ein magnetisches Dipolmoment geméf

=l (2.1)

verkniipft. Das gyromagnetische Verhéltnis «y ist eine fiir jedes Nuklid charakteri-
stische Konstante. In der Magnetresonanztomographie (MRT) wird fast ausschliefs-
lich der Kern des Wasserstoffatoms 'H, also das Proton, zur Bildgebung verwen-
det. Neben seiner natiirlichen Haufigkeit in biologischem Gewebe besitzt der Was-
serstoffatomkern von allen stabilen Isotopen das gréfite gyromagnetische Verhiltnis
v/2m = 42,577 MHz/T. Die Wechselwirkung des magnetischen Moments des Kerns

mit einem dufseren Magnetfeld B wird durch den Hamilton-Operator

H = —jiB = —yhIB (2.2)
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beschrieben. Fiir ein homogenes, statisches Magnetfeld vom Betrag By in Richtung

der z-Achse ergibt sich dann
H = —~yhl,By. (2.3)

Da der Spin ein Drehimpuls ist, erfiillen die Komponenten des Spin-Operators Z die
quantenmechanischen Drehimpulsrelationen. Der Betrag des Kernspins I ergibt sich

aus dem Eigenwert des Operators Z2 im Eigenzustand |1, m)
T2|I,m) = R2I(I + 1)|I,m), (2.4)
die zum Magnetfeld parallele Komponente m aus dem Eigenwert des Operators Z,
Z./I,m) = hm|I, m) (2.5)

mitm = —1I,—I+1,...,I. Kommutiert der Hamilton-Operator H mit den Drehimpuls-
Operatoren Z? und Z,, was mit Gl. 2.3 der Fall ist, kénnen als Eigenvektoren von #
solche gewiihlt werden, die gleichzeitig auch Eigenvektoren von Z? und Z, sind. Die
zu den Eigenfunktionen |I,m) gehdérenden Energieeigenwerte E,, des Hamiltonope-

rators berechnen sich aus der Eigenwertgleichung

H|I, m) = Ep,|I,m) (2.6)
zu

E,, = —yhmBy. (2.7)

In einem statischen Magnetfeld By kann ein Kern der Drehimpulsquantenzahl T
somit 2/ 4 1 diskrete Energiezusténde einnehmen. Fiir den Eigendrehimpuls oder
Spin des Protons gilt I = 1/2 und somit m = —1/2,41/2, d. h. es existieren zwei
verschiedene Einstellméglichkeiten des Spins. Die Aufhebung der Entartung der ma-
gnetischen Energieniveaus wird als Hyperfeinstruktur in der optischen Spektroskopie

beobachtet. Die Energiedifferenz benachbarter Niveaus betréigt
AFE = Em — Liupm—1 = ’yhBO (28)

Das Grundprinzip der Kernspinresonanz beruht auf einer resonanten Energieabsorp-
tion bei Einstrahlung eines Hochfrequenzfeldes der Frequenz w und einer zu g@ senk-
rechten Polarisationsrichtung. Diese Stérung By = Bj(cos wt, sinwt, 0), (B; < By)

wird im Hamiltonoperator durch den Stéroperator H g beriicksichtigt:

Hur = —yBi(Iy coswt + Iy sinwt). (2.9)



2.2. GLEICHGEWICHTSMAGNETISIERUNG 9

Man kann zeigen, daf durch die Einstrahlung des Feldes Ubergénge zwischen den Zu-
standen |I,m) und |I,n) induziert werden, sofern die Frequenz w des eingestrahlten

Feldes die Bedingung

_ |En— Ep
w = 1o = Bml

. (2.10)

erfiillt. Nach GI. 2.7 folgt fiir benachbarte Energieniveaus, bzw. fiir die beiden Niveaus

des Wasserstoffkerns

w = vBy. (2.11)

2.2 Gleichgewichtsmagnetisierung

Experimentell erfafbar ist nicht der Zustand eines einzelnen Spins, sondern die ma-
kroskopische Magnetisierung M. Befindet sich eine makroskopische Probe in einem
homogenen Magnetfeld B = (0,0, By) im thermischen Gleichgewicht mit der Um-
gebung, so ist das Verhiltnis der Besetzungszahlen der beiden Energieniveaus (fiir
Protonen gilt I = 1/2) N_ =[1/2,1/2) und N4 =|1/2,—1/2) durch die Boltzmann-
Statistik gegeben:

N_ _2hBg
R (2.12)

Die Boltzmann-Konstante kp betrigt kg = 1,38-1072% Ws/K. Fiir By = 1,5 T und
T = 300 K betrigt der relative Besetzungszahlunterschied nur 1076, was jedoch zur
Beobachtung der Resonanzabsorption ausreicht, da N = N_ 4+ N, sehr grofs ist. Die
makroskopische Magnetisierung My einer Probe mit N Protonen berechnet sich aus

dem Erwartungswert des magnetischen Moments eines Spins (u,) nach

Moy = N{pz)
1/2
N 2By
= 2 Y ol Lm) - " (2.13)
m=—1/2

wobei die Zustandssumme Z durch Z = E;{iq /2 exp(—yhmBy/kpT) gegeben ist.
Bei Raumtemperatur (77 = 300 K) und einer Feldstérke von By = 1,5 T ist die
Hochtemperaturndherung kT > vhBy gut erfiillt. Fiir My ergibt sich dann fiir
I = 1/2 mit Hilfe von Gl. 2.1 und GL. 2.5

Nh?,yQ
= By.
O~ UkpT °

(2.14)
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2.3 Zeitentwicklung des magnetischen Moments

Nach Heisenberg liafit sich die zeitliche Entwicklung des Erwartungswertes (f) in
einem beliebigen Magnetfeld beschreiben durch
dii) i o .
P — 24, ) = + I Al () (215)
wobei 1)(t) die zeitabhéngige Wellenfunktion des Gesamtsystems ist. Mit Hilfe des
antisymmetrischen Einheitstensors ¢; j x lassen sich die Kommutatoren fiir die Spin-

operatorkomponenten I, Iy, I, geméfs
[£i, I;] = i€ij el (2.16)

ausdriicken. Mit Gl. 2.2 erhélt man die Bewegungsgleichung fiir den Erwartungswert
des magnetischen Moments:

% = (i) x vB. (2.17)
Diese Bewegungsgleichung entspricht der Kreiselgleichung des klassischen Drehim-
pulses und ist auch fiir die makroskopische Magnetisierung M giiltig. Im Spezialfall
eines statischen Feldes B = (0,0, Bg) prazediert die Magnetisierung mit der Larmor-
frequenz wy, = yBy um die z-Achse.

Transformiert man GI. 2.17 vom Laborsystem in ein mit der Winkelgeschwindigkeit
w' um die z-Achse rotierendes Koordinatensystem (z',1’,2’), so ergibt sich fiir die

zeitliche Entwicklung des Magnetisierungsvektors M'" im rotierenden Koordinaten-

System:

d = - — —

%M’ = M' x (yBy + «'). (2.18)
Gilt ' = _,YB'O = Wy, 80 ist die Magnetisierung in dem so gewihlten Koordinatensy-

stem konstant, wihrend im Laborsystem die Magnetisierung mit der Lamorfrequenz
um die z-Achse rotiert. Bei Einstrahlung eines in der xy-Ebene zirkular polarisierten

elektromagnetischen Wechselfeldes der Frequenz wpp
él(t) = By(coswpy pt, sinwypt, 0) (2.19)
lautet die Bewegungsgleichung im ruhenden System

d — — — —
M =M x (By + Bu(t). (2.20)

Die Bewegung der Magnetisierung ist in Abb. 2.1 (a) dargestellt. Transformiert man
GL. 2.20 in ein mit wgp rotierendes Koordinatensystem, so ruht der Vektor é{ auf

der x’-Achse und man erhalt

d - - WHF - 3
M=V X (B0, By — S1E) =40 x By (2.21)
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Analog zu Gl. 2.17 prizediert die Magnetisierung um das effektive Magnetfeld B, it
Ist die Resonanzbedingung erfiillt, also wgr = vBq, verschwindet die z-Komponente
von B, 7f und die Magnetisierung prézediert mit der Winkelgeschwindigkeit wq =
~B; um B, also um die x’-Achse (s. Abb. 2.1 (b)).

Z
AT
B

N

(@ (b)

Abbildung 2.1: (a) Bewegung des Kernspinvektors M unter dem EinfluR des sta-
tischen Magnetfeldes By und des zirkular polarisierten Hochfrequenzfeldes B; mit
der Lamorfrequenz yBj im ruhenden Koordinatensystem. (b) Effektives B-Feld im
rotierenden Koordinatensystem. Im Resonanzfall wgr = By verschwindet die z-

Komponente von Byy und die Magnetisierung rotiert um die x’-Achse.

Der Prizessionswinkel nach einem Hochfrequenzpuls (HF-Puls) der Lénge 7py;s be-
tragt somit o = yB1Tpys. Ein HF-Puls mit 7pys = 7/(2yB1) — auch 90°-Puls
genannt — klappt die longitudinale Komponente M, in die Transversalebene. Fiir
den allgemeinen Fall einer amplitudenmodulierten Hochfrequenz berechnet sich der
Flipwinkel nach
TPuls
a=ry / B (t) dt. (2.22)
0
Die zeitlich verdnderliche Amplitude des Bi-Feldes wird auch Einhiillende des HF-

Pulses genannt.

2.4 Relaxationsprozesse und Bloch-Gleichungen

In einem Kernresonanzexperiment beobachtet man, daft die Magnetisierung nach ei-

nem Hochfrequenzpuls wieder in den Gleichgewichtszustand zuriickkehrt. Diese Re-
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laxation beruht auf der Wechselwirkung der Spins sowohl untereinander als auch mit
ihrer Umgebung und wurde erstmals von Bloch [14] durch eine phénomenologische
Erweiterung der Bewegungsgleichung (2.18) beriicksichtigt. Er legte die Beobachtung
zugrunde, daf die longitudinale und die transversale Komponente der Magnetisie-
rung mit einer Rate gegen ihren Gleichgewichtszustand streben, die proportional zur

jeweiligen Abweichung vom Gleichgewichtswert ist:

dM,, S o M,

= ~(M x B), — —=<
dM, S o M,
-4 = M x B), — —2 2.23
i = M xB) - (2.23)
dM, S o M, — M,

= ~(M x B), — )

Der Gleichgewichtszustand der Langsmagnetisierung stellt sich mit der Zeitkonstan-
ten T} wieder ein. T7 wird auch als longitudinale oder Spin-Gitter Relaxationszeit
bezeichnet. Die Zeitkonstante Ty beschreibt den Zerfall der Quermagnetisierung und
heiflt transversale oder Spin-Spin Relaxationszeit. Beide Groéfsen sind charakteristisch
fiir die untersuchte Probe. Fiir menschliches Gewebe liegen die Relaxationszeiten bei
einer Feldstidrke von By = 1,5 T im Bereich von 200-3000 ms fiir 77 und 30-1600 ms
fiir T5. Durch den Einsatz von Kontrastmitteln kénnen die Relaxationszeiten gezielt
beeinflufit werden.

Fiir die Kernspintomographie sind zwei spezielle Losungen der Bloch-Gleichungen
von besonderer Bedeutung: die Anregung durch einen HF-Puls sowie die freie Re-
laxation. Da die Pulsdauer 7p,;s des hochfrequenten Wechselfeldes meist sehr klein
im Vergleich zu den Relaxationszeiten ist, kann man die Relaxation wihrend der
Einstrahlung vernachléssigen.

Die freie Relaxation beschreibt das Verhalten der Magnetisierung fiir B, = 0. Im
mit der Winkelfrequenz wqg rotierenden Bezugssystem erhélt man als Losung der
Bloch-Gleichungen fiir das zeitliche Verhalten der Magnetisierung mit der Anfangs-
bedingung M (t = 0) = (M,(0), M, (0), M, (0))

M:v,y(t) = Mx,y(o)e_t/T2
M.(t) = My— (Mo — M,(0))e /™. (2:24)

Relaxationsprozesse beruhen darauf, dafs die in einer Probe vorhandenen magneti-
schen Momente aufgrund von Molekiilbewegungen oder chemischen Austauschpro-
zessen in sténdiger thermischer Bewegung sind und somit lokal fluktuierende Magnet-

felder élok(t) erzeugen. Fiir Spin-1/2-Teilchen ist die Dipol-Dipol-Wechselwirkung
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der Kerne der dominante Effekt. Das zeitliche Verhalten der Molekularbewegung
lafst sich durch die Autokorrelationsfunktion K (7) beschreiben:

K(r) = K(0)e /™, (2.25)

wobei die Korrelationszeit 7, ein Mafs fiir die Zeit zwischen zwei Stofen zweier Mo-
lekiile ist und somit angibt, wie lange das Storfeld wirksam ist. Die Grofe K (1) gibt
dann an, wie lange sich ein Molekiil an den Stofs mit einem anderen ,erinnern* kann.

Die Fouriertransformierte der Korrelationsfunktion ist die spektrale Dichteverteilung
J(w)

= . 2.2
1+ w?7? (2.26)

+00
J(w) = / K(1)eT = 2K(O)re
—oo
Sie gibt die Intensitdt an, mit der die harmonische Teilschwingung der Frequenz w
zum fluktuierenden Zusatzfeld Elok(t) beitragt.
Durch die zum éo—Feld senkrechten Komponenten von élok(t) werden — analog zum
B,-Feld — Ubergiinge zwischen den Zeeman-Niveaus induziert. Die Wahrscheinlich-
keit dieser Ubergiinge hingt von der Gréfe des zur Lamorfrequenz wg isochromati-
schen Anteils des Frequenzspektrums ab. Je grofer die spektrale Dichte J(wyp), desto
mehr Ubergiinge werden induziert. Das Spinsystem tauscht solange Energie mit dem
Wiérmebad des Gitters aus, bis der Gleichgewichtszustand, d. h. die Boltzmann-
Verteilung der Energieniveaus, wieder hergestellt ist. Fiir die longitudinale Relaxa-
tionsrate ergibt sich daraus fiir I = 1/2 [15]:
1 72(§?okz + E?oky)TC

— = . 2.27
T 1+ szCQ ( )

Fiir 7. = 1/wg besitzt T1 ein Minimum. Aufgrund der hohen thermischen Beweglich-
keit von Molekiilen in Fliissigkeiten besitzen diese im allgemeinen erheblich kiirzere
Léangsrelaxationszeiten als Festkorper.

Fiir das Verschwinden der Quermagnetisierung ist ebenfalls die gegenseitige Wechsel-
wirkung der Kernspins untereinander verantwortlich, d. h. die Haufigkeit der St&fse
zwischen Molekiilen bestimmt die Querrelaxation. Die zum EO—Feld parallele Kom-
ponente des zeitlich fluktuierenden Feldes Elok(t) moduliert das statische Magnet-
feld am Ort des magnetischen Kernmoments und verédndert dessen Prézessionsfre-
quenz. Aufgrund der unkorrelierten Schwankungen der Prézessionsfrequenzen um die
Lamorfrequenz wqg verlieren die magnetischen Momente der angeregten Probe ihre
Phasenkohérenz. Die makroskopische Quermagnetisierung zerféllt exponentiell ohne

Energieaustausch. Fiir 1/7T, findet man:

1

— ~2[2 Te
— = T,
T, Y lokz( c

—). 2.28
+ 1 +UJ27'C2) ( )
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Da die Effektivitdat des beschriebenen Mechanismus hauptséchlich von den quasista-
tischen Frequenzanteilen des fluktuierenden Feldes bestimmt wird, sind die Querre-
laxationszeiten von Festkorpern (diese zeigen einen héheren niederfrequenten Anteil
der spektralen Dichteverteilung) im allgemeinen deutlich kiirzer als die von Fliissig-
keiten.

Im Kernresonanzexperiment fithren neben den lokalen fluktuierenden Magnetfeldern
auch Inhomogenititen des Grundfeldes éo zu einer Dephasierung der transversa-
len Komponenten. Diese lokalen Variationen im Grundfeld sind zum einen technisch
bedingt, kénnen aber auch durch paramagnetische oder superparamagnetische Kon-
trastmittel induziert werden. Die resultierende effektive Querrelaxationszeit T ist
daher immer kleiner als die wahre, substanzspezifische Spin-Spin Relaxationszeit T5.
Nimmt man an, daf sich die lokalen Grundfeld-Inhomogenitédten ABy linear iiber
ein Voxel dndern, was zu einer homogenen Verbreiterung des Resonanzspektrums

fiihrt [16], so kann man die Anderung der Querrelaxation gem#f

1
— = AB 2.29
ausdriicken. Die Annahme eines exponentiellen Signalabfalls stellt allerdings nur eine

Néherung dar.

2.5 Kernresonanzexperiment

2.5.1 Der freie Induktionszerfall

In einem Kernresonanzexperiment wird die Magnetisierung My einer Probe in ei-
nem homogenen Grundfeld By = (0,0, Bg) durch einen Hochfrequenzpuls, dessen
Frequenz mit der Lamorfrequenz wy iibereinstimmt und dessen Polarisation senk-
recht zu By ist, aus der Gleichgewichtsrichtung (z-Richtung) um den Winkel o
(s. GL. 2.22) ausgelenkt. In der Transversalebene (xy-Ebene) entsteht eine Magneti-
sierung My, = Mjexp(iat), die gemdf Gl. 2.17 mit wy um die z-Achse prézediert.
Die oszillierende Transversalmagnetisierung induziert in der die Probe umgeben-
den HF-Spule eine Spannung, die zu ihrer Grofe proportional ist. Bei phasenstarrer
Kopplung der Datenaufnahme mit dem Hochfrequenzsender (Quadraturdetektion)
kénnen sowohl die x- als auch die y-Komponente der Magnetisierung als Signal be-
obachtet werden. Aufgrund der beschriebenen Relaxationseffekte strebt die Magne-
tisierung ihrer urspriinglichen Gleichgewichtslage entgegen, d. h. die Amplitude der
induzierten Wechselspannung nimmt exponentiell ab. Dieser Signalabfall wird als
freier Induktionszerfall (FID, free induction decay) bezeichnet, die Zeitkonstante des
Signalabfalls wird durch T bestimmt (s. auch Abb. 2.2).
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2.5.2 Spin- und Gradientenecho

Im folgenden sollen zwei bedeutende Verfahren der Préparation der Transversalma-

gnetisierung vor der Datenaufnahme beschrieben werden.

Spinecho

Das 1950 von Hahn [17] beschriebene Spin-Echo Experiment ist bis heute von grund-
legender Bedeutung fiir die MR-Tomographie. Spin-Echo-Sequenzen ermdoglichen es,
die zusétzliche Dephasierung der Spins durch statische Magnetfeldinhomogenitéten
zu kompensieren. Durch Einstrahlen eines 90°-Pulses wird die Magnetisierung in
die Transversalebene gekippt. Nach einer Zeit At folgt ein 180°-Puls, der die in der
Transversalebene dephasierenden Spins an der y’-Achse spiegelt. Die Phasenwinkel,
d. h. die Winkel zwischen y’-Achse und Transversalkomponente der Magnetisierung,
erfahren eine Vorzeichenumkehr. Die durch die Magnetfeldinhomogenitéten leicht
unterschiedlichen Lamorfrequenzen lassen die Spins nach dem 180°-Puls wieder zu-
sammenlaufen, so dafs sie zum Echozeitpunkt TE = 2At auf der y’-Achse zu lie-
gen kommen und konstruktiv interferieren. Der Signalabfall durch die Abnahme der
Transversalmagnetisierung ist somit nur durch die wahre Spin-Spin Relaxationszeit

T, gekennzeichnet. Abbildung 2.2 veranschaulicht die Entstehung des Spinechos.
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Abbildung 2.2: FID und Spinecho nach Hahn. Nach einem 90°-Puls zerféllt die
Transversalmagnetisierung mit 7%. Zum Zeitpunkt At invertiert ein 180°-Puls die
Phase, so daf bei TE = 2At durch konstruktive Interferenz der einzelnen Spinsignale

ein Spinecho entsteht.
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Gradientenecho

Auch ohne 180°-Puls 1afst sich nach dem 90°-Puls ein Echo erzeugen. Dazu wird dem
homogenen Grundfeld fiir eine Zeitspanne At ein ortsabhingiges Zusatzfeld oder
Gradientenfeld der Form G(Z) = (0,0, G,z) iiberlagert. Durch das zusitzliche Feld
wird die Dephasierung der Spins beschleunigt. Invertiert man nun das Vorzeichen
des Gradienten, so wird die durch den Gradienten verursachte Dephasierung zum
Zeitpunkt TE = 2At wieder aufgehoben und ein Echo entsteht. Da Grundfeldinho-
mogenititen hier nicht kompensiert werden, ist die Amplitude des Gradientenechos
proportional zu exp(—t/T5). Der Zeitpunkt T'E des Gradientenechos lafst sich durch
die Stédrke und Dauer der Dephasierungs- bzw. Rephasierungsgradienten bestimmen
(s. Abb. 2.3).

A
<] |
A ‘Dephasi erungi Rephasierungt
— o | ]
ﬁ {0 exp(-UT2*) ! ]
I R SN ]
= : I e, TR
AL IR s
A : |  Echo
ety | :
| <IE=20t | >
HF-Puls

Abbildung 2.3: Entstehung des Gradientenechos. Das Signal zerfillt bis zum Schal-
ten des ersten Gradienten mit 75. Die durch den ersten Gradienten bewirkte De-
phasierung wird in der Mitte des zweiten Gradienten aufgehoben, so dafs ein Echo

entsteht, dessen Amplitude durch die T5-Zerfallskurve gegeben ist.

Gegeniiber Spinechos ist die minimal erreichbare Echozeit TE bei Gradientenechos
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aufgrund des fehlenden 180°-Pulses wesentlich kleiner. Beim Spinecho mufs zudem
zwischen zwei HF-Anregungen relativ lange gewartet werden, da ein 180°-Puls die
Langsmagnetisierung invertiert und sich entsprechend den relativ langen T1-Zeiten
erst wieder eine positive Lingsmagnetisierung ausbilden muf. Fiir die schnelle MR-
Bildgebung ist es deshalb vorteilhaft, Gradientenechos zu verwenden. In Kombination
mit der Kleinwinkelanregung [18], bei der die Magnetisierung um einen Winkel o <

90° ausgelenkt wird, ist eine schnelle Abfolge von HF-Anregungen méglich.
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Kapitel 3

MR-Bildgebung

Um das Prinzip der Kernspinresonanz als bildgebendes Verfahren zu nutzen, wird ein
Verfahren benétigt, die Signale einzelner Volumenelemente der Probe mit ihrem Ort
zu kodieren. Von Lauberbur stammt die Idee, magnetische Feldgradienten zu nut-
zen, um Signalen aus unterschiedlichen Volumenelementen ortsabhéngige Resonanz-
frequenzen aufzupriigen [4]. Eine Ubersicht iiber verschiedene Schnittbildtechniken
findet sich in [19].

3.1 Grundlagen der Bildgebung

Wie bereits dargelegt, beruht das Prinzip des Kernspinexperiments in der Abfolge
von Anregung durch einen HF-Puls und Akquisition des in der Empfangsspule indu-
zierten Signals. Wesentlich fiir die Bildgebung ist nun das zusétzliche Schalten von
Gradientenfeldern wihrend und zwischen Anregung und Datenaufnahme. Zuséitzlich
bestimmen die Abfolge und Art der HF-Pulse die Préparation der Magnetisierung.
Eine Abfolge dieser Elemente wird als Sequenz bezeichnet, wobei je nach Echotyp
grundsétzlich zwischen Gradienten- und Spinechosequenzen unterschieden wird. Die
Gradientenfelder zur Ortskodierung sind schwache (einige mT starke) Magnetfelder,
deren Richtung parallel zu By liegt und deren Stédrke linear mit jeweils einer der drei

Ortskoordinaten verkniipft ist:
Ba(Z) = (0,0,Gpz + Gy + G,2). (3.1)

3.1.1 Schichtselektion

Um nicht das gesamte Volumen, sondern nur die Spins einer definierten Schicht
anzuregen, wird wahrend des Hochfrequenzpulses der sogenannte Schichtselektions-
gradient parallel zur Schichtnormalen geschaltet. Legt man die Schichtnormale ohne
Beschrénkung der Allgemeinheit in z-Richtung, so ist das zusétzliche lineare Gra-
dientenfeld gegeben durch B, = G,z, wobei G, der Schichtselektionsgradient ist,

d. h. die Resonanzfrequenz variiert geméaf wy, = v(Bg + G,z). Es werden somit nur

19
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Kerne der Schicht mit der Position

wr, — 7By
227

e (3.2)

angeregt. Die durch einen HF-Puls mit der Einhiillenden By (¢) und der Frequenz By
im Feldgradienten G, erzeugte Quermagnetisierung errechnet sich aus den Bloch-
Gleichungen. Unter der Voraussetzung kleiner Anregungswinkel a erhdlt man im

rotierenden Bezugssystem die Quermagnetisierung
t
M. (t,2) = Mysina ~ Myy / Bi(¢)e G-+ g (3.3)
0

Die Ortsabhingigkeit der Quermagnetisierung entlang der z-Achse ist also im we-
sentlichen durch die Fouriertransformierte der HF-Einhiillenden gegeben. Um eine
moglichst rechteckformige Verteilung der Quermagnetisierung iiber eine definierte
Schicht der Dicke Az zu erhalten, wihlt man daher einen HF-Puls, dessen Einhiil-

lende durch die sinc-Funktion gegeben ist:

sin { VG Az(t — Tp/2)}

Bi(t) = Bi1(T,/2) VG AZ(t—Ty/2)

(3.4)

wobei T, die Pulsdauer kennzeichnet. Die Bandbreite Aw des Pulses ist durch Aw =
vAzG, mit der Schichtdicke verkniipft.

Da das Maximum der sinc-Funktion bei ¢ = T},/2 liegt, kann in guter Ndherung an-
genommen werden, dafs zu diesem Zeitpunkt die Transversalmagnetisierung erzeugt
wird. Wiahrend der restlichen Pulsdauer erfahren die Spins innerhalb der angeregten
Schicht aufgrund des Gradientenfeldes eine ortsabhingige Dephasierung. Diese kann
durch eine nachgestellte Gradientenumpolung der Dauer 7T},/2 (Rephasiergradient)

wieder kompensiert werden.

3.1.2 Ortskodierung

Nach der schichtselektiven Préparation der Quermagnetisierung ist das Problem der
dreidimensionalen Ortsauflésung auf zwei Dimensionen reduziert. Zur Kodierung der
Ortsinformation in x-Richtung legt man zwischen Anregung der Spins und Daten-
auslese fiir die Dauer tp ein Gradientenfeld G,. Die Spins prézedieren dann mit einer
von ihrer x-Koordinate abhingigen Frequenz w(z) = —y(By + G,x) = wy + Aw(z).

Der daraus resultierende Phasengang ergibt sich zu
¢(z) = —yGaatp = —kpu, (3.5)

wobei kp = yG tp als Ortsfrequenz bezeichnet wird. Der Signalbeitrag der Ma-

gnetisierungsvektoren mit der Koordinate z muf somit um den Phasenfaktor e’*P®
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ergénzt werden. Das Gesamtsignal der Schicht nach Abschalten des Gradientenfeldes

ergibt dann

S(kp) // M| (z,y)e*Pdz dy. (3.6)

Da diese Lokalisationstechnik auf dem Aufprigen eines Phasenganges beruht, nennt
man das Verfahren Phasenkodierung und den Gradienten G, den Phasenkodiergra-
dienten.

Ahnlich verfihrt man in y-Richtung, mit dem wesentlichen Unterschied, daf die
y-Kodierung wéhrend der Datenakquisition stattfindet. Die Resonanzfrequenz der
Spins ist durch den Gradienten G der Dauer tg in eindeutiger Weise mit ihrer
y-Position verkniipft: w(y) = —y(Bg + Gyy) = wo + wgr. Der Signalbeitrag der Ma-
gnetisierungsvektoren mit der Koordinate y wird dann um den Phasenfaktor e®rtr

erganzt:

S(tr) o // M| (z,y)e“riR dz dy. (3.7)

Gy nennt man auch Readoutgradient, das Lokalisationsschema in y-Richtung Fre-

quenzkodierung. Fiihrt man auch hier eine Ortsfrequenz kg ein, so gilt kg = vGtg.

3.1.3 Datenaufnahme und Bildrekonstruktion

Kombiniert man Phasen- und Frequenzkodierung, so erhélt man fiir eine selektiv

angeregte Schicht das Gesamtsignal

S(kp,kr) // M (z,y)e'FPo+ERY) do dy. (3.8)

Die Aufnahme eines Schnittbildes erfordert somit die Abtastung der Signalanteile im
k-Raum, bis ein vollsténdiges Hologramm vorliegt. Meftechnisch kann das Signal nur
in diskreten Schritten Atg iiber einen begrenzten Zeitraum 74¢ abgetastet werden.

Fiir Ni dquidistante Zeitpunkte gilt:
kk = nAkr = nyGy,Atp n=1,2,...,Ng. (3.9)

Da bei jeder Datenaufnahme nur eine Rohdaten- oder k-Raumzeile aufgenommen
wird, muf der Sequenzablauf mit unterschiedlicher Vorphasierung wiederholt werden.
Dabei wird die Schaltdauer Tp des Phasenkodiergradienten konstant gehalten und
die Gradientenstirke G bei jeder der Np Repetitionen um AG, = G;/Np erhoht.
Die dquidistante Abtastung des k-Raums in Phasenkodierrichtung ist gegeben durch:

N N
kW = mAkp = myAGytp, m:—TP,...,O,...,TP—l. (3.10)

Der Wertebereich wird hierbei um m = 0 zentriert, um den dynamischen Bereich des
Gradienten optimal zu nutzen. Nach Np Phasenkodierschritten liegt dann eine Roh-

datenmatrix oder ein Hologramm mit Ni x Np Mefspunkten vor. Die Gesamtmefzeit
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T4 berechnet sich aus der Repetitionszeit Ty, das ist die fiir einen Sequenzdurchlauf
bendtigte Zeit, und der Anzahl der Phasenkodierschritte Np zu Ty = Np - Tkg.
Die (diskrete) rdumliche Verteilung der Transversalmagnetisierung 14t sich eindeutig

durch die diskrete 2D-Fouriertransformation von Gl. 3.8 berechnen:

-1 Ng
M. (w1,) z S Sk k) - ke . gminidhe (3.11)

anl

Nach dem Abtasttheorem kénnen zwei Bildpunkte nur dann unterschieden werden,
wenn die Phasendifferenz ihrer Magnetisierungsvektoren nach Np bzw. N Kodier-
schritten gerade 27 betrdgt. Die Ortsauflosung in Phasenkodierrichtung betragt des-
halb

27 27
Az — - 3.12
YT S AG,Nptp  AGalp’ (3.12)

in Readoutrichtung ist sie gegeben durch

2T 2T

Ay = = .
y 7GyAtrNr  vGyTag

(3.13)

Nach GI. 3.12 und Gl. 3.13 wird die Ortsauflosung bestimmt durch das Produkt von
Gradientenstérke und -dauer und ist unabhéngig von der Anzahl der Kodierschritte
Np und Np. Die laterale Ausdehnung des Schnittbildes (field of view, FOV) folgt
aus FOV, = NpAz und FOV, = NrAy zu:

2T 2T
FOV, = —— d FOV, = ———. 3.14
v YAG,tp b Y Gy Atg ( )

3.1.4 Signal-Rausch-Verhiltnis

Das Signal-Rausch-Verhéltnis (SNR) gibt das Verhéltnis von aufgenommener Signal-
intensitdt zum Rauschhintergrund fiir ein Voxel an. Das Rauschen im MR-Bild 14ft
sich zuriickfiihren auf das von der Empfangselekronik des Tomographen verursachte
Rauschen und auf das Rauschen des untersuchten Objektes. In der Praxis — bei in
vivo Untersuchungen — iiberwiegt das durch die Brownsche Bewegung der lonen in
den Korperfliissigkeiten entstehende Rauschen. Beschrénkt man sich auf die in der
Bildgebung vom Benutzer auswihlbaren Einfliisse, so ergibt sich fiir den Fall der
schichtweisen Anregung (2D-Bildgebung) [20]:

FOV,FOV,dyAQ 1
VNpNg VBW'

Die Schichtdicke ist durch d gegeben, AQ) entspricht der Anzahl der Akquisitionen,
und BW ist die Auslesebandbreite, d. h. das die Ortsinformation kodierende Fre-

quenzintervall. Das Signal nimmt mit der Zahl der dazu beitragenden Kerne zu.

SNR

(3.15)
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Daraus ergibt sich seine Proportionalitdt zu lateraler Ausdehnung und Schichtdicke.
Wihrend das Signal proportional zur Anzahl der Mefwiederholungen AQ wéchst,
nimmt das statistisch unkorrelierte Rauschen proportional zu /AQ zu, woraus die
Abhingigkeit von /AQ in Gl. 3.15 folgt. Die Proportionalitit des Signals von der
Voxelgrofe (o< 1/Np) und die Abhéngigkeit von der Zahl der Sequenzwiederholun-
gen zum Aufbau der Bildmatrix (oc +/Np) fiihrt zu der durch G1.3.15 gegebenen
Abhéngigkeit. Im Gegensatz dazu nimmt das Signal proportional zu 1/Ng ab, da die

Auslese einer Bildzeile nach einmaligem Einstrahlen eines HF-Pulses erfolgt.

3.2 FLASH-Bildgebungssequenz

Im vorigen Abschnitt wurden die Gleichungen fiir die Rekonstruktion eines MR-
Bildes aus den aufgenommenen Rohdaten abgeleitet. Dabei blieb die Abhéngigkeit
der gemessenen, ortsaufgelosten Signalstirke von den lokalen Gewebeeigenschaften
(T'1,72*) und der Spindichte zundchst noch unberiicksichtigt. Dieser Zusammen-
hang, der auch als Signalgleichung einer Sequenz bezeichnet wird und den Kontrast

des Bildes bestimmt, soll nun fiir die sogenannte FLASH-Sequenz hergeleitet werden.

3.2.1 Signalgleichung

Die FLASH-Technik (Fast Low Angle SHot) wurde 1986 von Haase vorgeschlagen
[18] und beruht auf einer Kombination aus Kleinwinkelanregung und Gradienten-
echo. Sie ist deshalb in der schnellen MR-Bildgebung von besonderem Interesse.
Zur Schichtpriparation wird ein Anregungwinkel o < 90° verwendet. Da die Trans-
versalmagnetisierung durch M|, = Mjsin«, die Longitudinalmagnetisierung durch
M; = My cos a gegeben ist, erhdlt man bereits durch einen kleinen Flipwinkel eine
ausreichend grofe Transversalmagnetisierung. Die nur kleine Anderung der Longi-
tudinalmagnetisierung fiithrt dazu, daft die Datenauslese schnell hintereinander ab-
folgen kann, ohne die typischerweise recht langen T'1-Relaxationszeiten abzuwarten.
Die Repetitionszeiten der Sequenz kdnnen daher sehr kurz gehalten werden, wenn
zur Echoerzeugung das Prinzip des Gradientenechos (s. Kap. 2.5.2) verwendet wird.
Wihrend der Sequenzdurchldufe wirken zwei gegenldufige Prozesse auf die Longi-
tudinalmagnetisierung: Bei jeder Hochfrequenzanregung wird ein Teil der aktuellen
Liangsmagnetisierung in die Transversalebene geklappt und um den Faktor cos a re-
duziert. Zwischen den HF-Pulsen relaxiert die Lingsmagnetisierung entsprechend
der gewebespezifischen T'1-Zeit. Nach mehreren Repetitionen stellt sich ein Gleich-
gewichtszustand, der sogenannte steady state, ein.

Der Wert der Longitudinalmagnetisierung M im Gleichgewichtszustand 145t sich be-
rechnen, wenn man die Langsmagnetisierung vor dem i-ten HF-Puls M, als Funktion

der Magnetisierung vor dem (i-1)-ten Puls M, ; nach Gl. 2.24 ausdriickt:
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M; = My— (My— M ))e TR/T
= My — (My— M;~ cosa)e” TR/T (3.16)

Durch iteratives Einsetzen erhilt man mit der Annahme einer urspriinglich vollstén-
dig in z-Richtung ausgerichteten Léngsmagnetisierung M fiir den Gleichgewichtszu-
stand (i — 00):

1 — ¢~ TR/T1
My = My ‘

. 3.17
1 —cosa-e TR/T1 (3.17)
Wie bereits erwdhnt, zerfillt das Signal bei Gradientenechos mit der Zeitkonstanten
T2*, wobei das Echo zum Zeitpunkt T'E entsteht. Nach Erreichen der Gleichge-

wichtsmagnetisierung ist das gemessene Signal gegeben durch:

. . *
S = My -sina-e TE/T2

—TR/T1
Loe T e TE/T2 (3.18)

x psina
1—cosa-e TR/T1

wobei p die Spindichte bezeichnet. Voraussetzung fiir die Giiltigkeit von GIl. 3.18
ist eine vollstdndige Dephasierung der Transversalmagnetisierung vor einer erneuten
Kleinwinkelanregung. Dies kann durch Schalten von sogenannten Spoiler-Gradienten
nach jedem Sequenzzyklus erreicht werden, die eine beschleunigte Dephasierung der

Transversalkomponente der Spins bewirken.

3.2.2 Pulsfolge und Kontrastverhalten

In Abb. 3.1 ist die prinzipielle Pulsfolge der FLASH-Technik dargestellt. Die Er-
zeugung des Echosignals erfolgt durch Gradientenumpolung in Schicht- und Aus-
leserichtung, so dafs die durch beide Gradienten hervorgerufene Dephasierung der
Quermagnetisierung kompensiert wird.

Entsprechend GI. 3.18 verfiigt man bei Gradientenechosequenzen mit dem Flipwinkel
iiber einen weiteren Parameter, mit dem sich das Signal-Rausch-Verhéltnis und der
Bildkontrast optimieren lassen. Der Zusammenhang zwischen Signalintensitdt und
dem Flipwinkel « ist in Abb. 3.2 fiir verschiedene Quotienten T'R/T'1 dargestellt.
Bemerkenswert ist, dafs fiir kurze Repetitionszeiten TR < T'1 die Signalintensitét
fiir kleine Flipwinkel grofer ist als fiir 90°-Pulse.

In Abhéngigkeit von TR/T'1 gibt es einen Flipwinkel, fiir den das gemessene Signal
maximal wird. Dieser Pulswinkel wird als Ernstwinkel bezeichnet und ergibt sich aus
Gl. 3.18 zu

ap = arccos e /T (3.19)
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HF-Puls Gradientenecho

L
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Abbildung 3.1: Puls- und Gradientenschema einer FLASH-Sequenz. Durch Um-
polung des Schicht- und des Frequenzkodiergradienten wird die durch die beiden
Gradienten hervorgerufene Dephasierung der Quermagnetisierung kompensiert, so
daf ein Gradienten-Echo entsteht. Fiir zwei Magnetisierungskomponenten (a,b) ist
das De- und Rephasierungsverhalten des Phasenganges ¢ unter dem Einfluf der

Gradientenfelder gezeigt.

Der Bildkontrast zwischen zwei verschiedenen Geweben A und B mit unterschied-
lichen Relaxationszeiten T'1 und T2 sowie unterschiedlicher Spindichte p 1&ft sich
durch Variation der Sequenzparameter T'R, T E und « optimieren. Man spricht von
einer T'1-Wichtung, wenn der von 7'1 abhingige Faktor in der Signalgleichung 3.18
dominiert, was fiir grofse Pulswinkel a und sehr kurze Repetitionszeiten T'R der Fall

ist.
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Abbildung 3.2: Signalintensitit der FLASH-Sequenz nach Erreichen der Gleichge-
wichtsmagnetisierung als Funktion der relativen Repetitionszeit T'R/T'1 fiir verschie-
dene Pulswinkel «. Kleinere Pulswinkel fiithren bei kurzen Repetitionszeiten TR zu

hoheren Signalintensitdten.

Bei der in dieser Arbeit verwendeten Methode wird eine stark 7'2*-gewichtete Se-
quenz benoétigt. Der Einflufs des T'1-abhéngigen Faktors soll deshalb minimiert wer-

den. Die Ableitung der Sequenzparameter wird in Kap. 8 vorgestellt.



Kapitel 4

Kontrastmittel in der MR-Tomographie

Die MR-Bildgebung bietet durch die verschiedenen Wichtungsmoglichkeiten der in-
trinsischen Gewebeparameter T'1, 72 und p eine hervorragende Weichteildifferenzie-
rung. Dennoch hat die Sensitivitdt und Spezifitdt der nativen MR-Bildgebung ihre
Grenzen, so daf schon bald nach Moglichkeiten gesucht wurde, diese mit Hilfe von
Kontrastmitteln (KM) zu verbessern. Inzwischen hat sich in der klinischen Routi-
ne der Einsatz von Kontrastmitteln durchgesetzt, da er neben der Kontrasterho-
hung zwischen verschiedenen Gewebetypen auch neue Méglichkeiten zur funktionel-
len Bildgebung, wie etwa die Darstellung der Gewebeperfusion oder die Untersuchung

von Organfunktionen, erdffnet [21].

4.1 Paramagnetische und superparamagnetische Kon-

trastmittel

In der klinischen Routine haben sich bislang vor allem paramagnetische Kontrast-
mittel bewdhrt. Paramagnetische Verbindungen besitzen mindestens ein ungepaartes
Elektron, dessen magnetisches Moment etwa 1000mal grofser ist als das des Protons.
Als Kontrastmittel eignen sich Elemente mit moglichst vielen ungepaarten Elektro-
nen besonders gut, weshalb vor allem Ionen der Ubergangsmetalle und der Lan-
thanide aufgrund ihrer nicht vollstindig aufgefiillten inneren Elektronenschalen in
Frage kommen. Da sie als freie Ionen meist hochtoxisch sind, werden sie in soge-
nannte Chelatkomplexe eingebunden. Bekanntester Vertreter der paramagnetischen
Chelatkomplexe ist Gd-DTPA.

In jiingerer Zeit werden zunehmend superparamagnetische Substanzen, die aus fer-
romagnetischen Partikeln bestehen, erprobt. Ein solches Partikel besteht aus einer
einzigen Doméne und hat dementsprechend ein sehr grofses magnetisches Moment.
Ein Ensemble solcher Partikel verhilt sich in einem &uferen Magnetfeld wie ein
Paramagnet hysteresefrei, besitzt aber eine Sdttigungsmagnetisierung wie ein Fer-
romagnet. Das Magnetit Fe3O, ist ein bekannter Vertreter dieser Gruppe. Das in
dieser Arbeit verwendete Kontrastmittel NC100150 gehort ebenfalls zu den superpa-

ramagnetischen Substanzen und wird in Kapitel 4.3 ndher vorgestellt.

27
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4.2 Wirkungsmechanismen

4.2.1 Relaxationseffekt

Die Wirkungsweise von Kontrastmitteln beruht auf der Beeinflussung der Relaxati-
onszeiten T'1 und T2 durch Substanzen mit grofsem magnetischen Moment. Die von
den magnetischen Momenten erzeugten lokalen Magnetfeldfluktuationen fithren zu
induzierten Ubergéingen zwischen den Energieniveaus der Protonenspins und damit
zu einer Beschleunigung der Relaxation. Die effektivste Dipol-Dipol-Wechselwirkung
findet dann statt, wenn ein Proton voriibergehend an eine freie Koordinationsstelle
des Kontrastmittels koppelt. Ist ein im Vergleich zu den Relaxationszeiten schneller
Austausch der Wassermolekiile an den Koordinationsstellen gewéhrleistet (fast ex-
change), so ergibt sich nach Solomon und Bloemberg ([22], [23]) ein linearer Zusam-
menhang zwischen der KM-Konzentration C und der Anderung der Relaxationsraten
AR1 und AR2:

ARI:A(%) —a.C (4.1)
AR2= A (%) _5.cC. (4.2)

Die materialspezifischen Konstanten « und 8 werden Relaxivitdten genannt. Bei
paramagnetischen Kontrastmitteln dominiert die Verkiirzung der longitudinalen Re-
laxationszeit T'1, wihrend der Einfluff auf T2 deutlich geringer ist. Bei Verwendung
einer T'1-gewichteten FLASH-Sequenz bewirkt die beschleunigte Relaxation eine Er-
hohung des MR-Signals.

Sehr grofse magnetische Momente hingegen, wie die der superparamagnetischen Sub-
stanzen, bewirken primér eine T2-Verkiirzung. Da die Frequenzen der Magnetfeld-
fluktuationen in diesem Fall sehr viel niedriger als die Ubergangsfrequenzen der
Protonen sind, wird die Relaxation der Longitudinalkomponente nicht wesentlich
beschleunigt. Die grofen magnetischen Momente erzeugen allerdings lokale Magnet-
feldinhomogenitéten, die innerhalb eines Voxels zu unterschiedlichen Prézessionsfre-
quenzen und damit zu einer schnellen Dephasierung der Spins fithren. Die Verkiirzung
der Querrelaxationszeit bewirkt in 7'2-gewichteten Sequenzen eine Reduzierung des
MR-Signals.

4.2.2 Suszeptibilitatseffekt

Neben den oben beschriebenen Relaxationseffekten fiihren kontrastmittelinduzierte
lokale Suszeptibilitdtsunterschiede zu einer Erhohung der Querrelaxationsrate. Dieser
Mechanismus beruht nicht auf direkter Wechselwirkung der KM-Ionen mit den Proto-
nen des Gewebewassers, sondern auf der Kompartmentalisierung des Kontrastmittels

und den daraus resultierenden lokalen Magnetfeldinhomogenitéten. Ein intravasales



4.2. WIRKUNGSMECHANISMEN 29

superparamagnetisches Kontrastmittel beeinfluft auch das Signal von Gewebewas-
ser auflerhalb der Kapillaren, ohne daf ein Austausch mit Blutwasser Voraussetzung
wire. Dies ist nicht der Fall fiir paramagnetische dipolare Relaxationseffekte. Im
Gegensatz zur Relaxationserh6hung ist der Einfluly von Suszeptibilitdtsunterschie-
den langreichweitig, d. h. er reicht {iber das Verteilungsvolumen des KMs hinaus.
Abbildung 4.1 zeigt eine schematische Darstellung der verschiedenen Gewebekom-

partmente mit intravasalem, interstitiellem und intrazellulirem Raum.

Arteriolen Kapill aren, intra-
Interstitium  vaskulérer Raum

Intrazél ul&rer Venolen
Raum

Abbildung 4.1: Schematische Darstellung der Gewebekompartmente. Ein intrava-
sales Kontrastmittel erzeugt an den Kompartmentgrenzen zum interstitiellen bzw. in-

trazelluliren Raum lokale Feldgradienten.

Verteilt sich das Kontrastmittel nur im Intravasalraum, so werden an den Kompart-
mentgrenzen lokale Feldgradienten induziert, die zu einer starken Dephasierung der
Spins fithren.

Die Magnetisierung M ist fiir die meisten (nichtferromagnetischen) Substanzen der
magnetischen Feldstérke H proportional: M = Xﬁ . Die dimensionslose Proportiona-
litdtskonstante y wird als magnetische Suszeptibilitit bezeichnet. Fiir paramagneti-
sche Substanzen gilt: x > 0 und M || H. Bringt man einen paramagnetischen Kérper
der Suszeptibilitdt y in ein urspriinglich homogenes Magnetfeld By ein, so baut sich

innerhalb des Korpers eine Magnetisierung M auf, welche das dufere Feld geméf
B = po(H + M) = poH(1 + x) (4.3)

modifiziert. Abbildung 4.2 veranschaulicht dieses Verhalten. Fiir superparamagneti-
sche Partikel kann unterhalb der Sdttigungsmagnetisierung die Giiltigkeit von GI. 4.3

angenommen werden. Fiir magnetische Felder der Grofenordnung 1 T oder mehr,
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wie sie in der klinischen Bildgebung zur Anwendung kommen, &ndert sich die Mag-
netisierung M bei Erhohung des &duferen Feldes nur noch wenig. Die Sattigungsma-

gnetisierung der Substanz ist anndhernd erreicht.

—» B,

N B

\m_bf”
*x=>0
A —
/ T \

|lokale Feldgradienten

Abbildung 4.2: Beim Einbringen eines magnetischen Kérpers weicht der Verlauf der
magnetischen Induktionslinien innerhalb und auferhalb des Kérpers vom urspriing-
lichen Bjy-Feldverlauf ab.

Das Relaxationsverhalten heterogener Verteilungen von magnetischen Suszeptibilitd-
ten innerhalb eines Voxels kann nicht mit Hilfe der klassischen Solomon-Bloembergen
Relaxation beschrieben werden. Magnetische Feldinhomogenitéiten fiihren zu loka-
len Feldgradienten, deren zum &ufieren statischen Feld parallelen Komponenten eine
entsprechende Ortsabhéngigkeit der Lamorfrequenzen und damit einen Verlust der
Phasen-Synchronisation der prizedierenden Spins hervorrufen. Die Fluktuationen
dieser Feldinhomogenitidten héngen von den magnetischen und geometrischen Eigen-
schaften des Systems ab. Eine Rolle spielen somit die Partikelgrofe und Konzentrati-
on des Kontrastmittels, seine Verteilung (Kompartmentalisierung) sowie Verlauf und
Stéarke des Magnetfeldes eines Partikels.

Da die Bewegung von Wassermolekiilen in Gewebe und Blut wie die von (zdhen)
Fliissigkeiten beschrieben werden kann, wird die Analyse der Relaxation durch die
freie Diffusion der Wassermolekiile zum dynamischen Problem |[§].

Wihrend der Echozeit T'E, also zwischen HF-Anregung und Beobachtung des Echos,
diffundieren die Molekiile von einem Ort des inhomogenen Feldes zum anderen. Um
den Suszeptibilitidtseffekt quantitativ zu erfassen, muf deshalb die Diffusionsrate in
Relation zu den durch das KM hervorgerufenen lokalen Frequenzénderungen dw ge-
setzt werden. Drei Regime lassen sich dann unterscheiden, die sich durch das Verhalt-
nis der Diffusionskorrelationszeit 7p zu dw charakterisieren lassen. Die Diffusionszeit
Tp ist die Zeit, die ein Wassermolekiil zur Diffusion einer Distanz benoétigt, die ver-
gleichbar mit dem Radius des felderzeugenden Partikels oder mit dem Querschnitt
des Blutgefifes Ry ist, d. h. 7p o« R2/D. Die Diffusionskonstante von biologischem

Gewebe kann mit D = 1pm?/ms angenommen werden (Selbstdiffusionskoeffizient
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von reinem Wasser: D = 2,5 ym?/ms). Die charakteristische Frequenz dw gibt die
Frequenzinderung der Spinprizession im Aquatorialfeld des Partikels an und ist ge-
geben durch yAB, o« vByAx.

Das motional-narrowing regime oder fast exchange regime ist gekennzeichnet durch
dw - Tp < 1 [24]. Schneller Austausch heift, daf ein (bildgebendes) Wasser-Proton
sehr schnell durch das heterogene Feld diffundiert und daher sehr viele Storstellen
durchlauft (d. h. die Echozeit muf lang genug sein). Unter dieser Voraussetzung wer-
den lokale Feldfluktuationen herausgemittelt, und man kann analytische Ausdriicke
fiir die Relaxationsraten herleiten [24]. Im wesentlichen fiihrt die beschriebene Rela-
xationserhohung zu einer Verschmélerung der Resonanzlinie und zu einer quadrati-
schen Abhéngigkeit der Querrelaxationsrate von der Suszeptibilitdt und damit auch
von der KM-Konzentration. Anschaulich ist klar, daf dieses Regime vorliegt, wenn
die magnetischen Partikel klein aber von hoher Suszeptibilitét sind und die Diffu-

sionsrate des Wassers hoch ist.

Das inhomogenous broadening regime oder static dephasing regime (0w -71p > 1) be-
schreibt den Signalabfall fiir sehr langsame Diffusion (slow exchange) [25]. Die Spins
der Wasserprotonen nehmen nur einen Bruchteil der Storfelder wahr. Das Signal der
dephasierenden magnetischen Momente fillt schneller ab als wenn durch Diffusion
eine Mittelung der Phasen verschiedener Kerne stattfinden kann. Die Feldinhomoge-
nitdten konnen als lineare Feldgradienten angendhert werden, deren Verteilung das
Relaxationsverhalten bestimmt. Im allgemeinen wird die Resonanzlinie verbreitert
[16]. Dieses Regime liegt fiir ausgedehnte Gebiete hoher Suszeptibilitdt vor, da dort
Diffusionseffekte schnell an Bedeutung verlieren. Im Falle statischer Magnetfeldinho-
mogenititen kann die Signalentstehung auf der Basis der Bloch-Torrey-Gleichungen

(Bloch-Gleichungen um Diffusionsterme erweitert) hergeleitet werden.

Fiir den Fall des intermediate exchange (0w - 7p = 1) konnen keine analytischen
Losungen abgeleitet werden. In diesem Fall bedient man sich Monte-Carlo Techni-
ken, um fiir bestimmte Geometrien und physiologische Voraussetzungen (Struktur,
Grofe und Abstand der Kapillaren im Gewebe) Aussagen iiber das Relaxationsver-
halten treffen zu konnen [26], [27]. Auch hier sind die Aufnahmesequenz und ins-
besondere die Echozeit wichtige Parameter. Boxerman et al. haben nachgewiesen,
daft eine Gradientenechosequenz iiber einen grofien Bereich unabhéngig vom Geféf-
durchmesser die transversale Relaxationserh6hung durch Suszeptibilitdtsunterschie-
de detektiert [28]. Fiir Gd-DTPA konnte ein linearer Zusammenhang zwischen KM-
Konzentration und transversaler Relaxationserhéhung iiber einen weiten Konzentra-
tionsbereich nachgewiesen werden. Ebenso hat Weisskoff et al. fiir das intermediate
exchange regime eine lineare Relation zwischen AR2* und der KM-Konzentration in

Experiment und Simulation beobachtet [29].
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4.3 NC100150

NC100150 (Clariscan, Nycomed, Oslo, Norwegen) ist ein intravasales Kontrastmittel,
daf sich in der klinischen Erprobungsphase befindet und daher noch nicht fiir die
klinische Routine zugelassen ist. Es besteht aus superparamagnetischen Eisenoxid-
Nanopartikeln, die von einer oxidierten Stérkeschicht umhiillt sind. Die Partikelgrofe
liegt innerhalb der Gréfsenordnung von Eindoménenkristallen, weshalb keine Hyste-
rese auftritt und die Tendenz zur Aggregierung reduziert ist. Die Eisenoxidkristalle
haben einen Durchmesser von durchschnittlich 6,4 nm, mit Hydrathiille betragt der
Durchmesser 12 nm. Das magnetische Moment liegt bei 4,38 - 10720 Am?, die Sitti-
gungsmagnetisierung bei 8, 61-10~2 Am? /g Fe. Die Magnetisierung in einem #uferen
Magnetfeld von 1,5 T betriigt 8,06 - 10~2 Am?/g Fe (4,50 A/(mmM Fe)), was et-
wa 94% der Sattigungsmagnetisierung entspricht. Bei 0,47 T und 40° C sind die
Relaxivititen R1 und R2 durch 19,3 bzw. 31s~'mM~! gegeben [30].

Tabelle 4.1: Physiko-chemische Daten von NC100150.

Partikelgrofe 6,43 nm
Hydrathiille 12 nm
Magnetisches Moment 4,38 -1072 Am?

Sattigungsmagnetisierung 8,61-1072 Am?/gFe
Magnetisierung bei 1,5 Tesla | 4,50 A/(m mM Fe)

NC100150 wird im allgemeinen intravends appliziert und verteilt sich rasch innerhalb
des Blutplasmas. Aufgrund seiner Grofe kann es den Intravasalraum nicht verlassen
und auch keine Zellmembranen durchdringen. Es bleibt somit intravasal und extra-
zelluldr, d. h. vollstdndig im Blutplasma erhalten. NC100150 wird nicht von den Glo-
meruli der Nieren filtriert, sondern vom retikuloendothelialen System aufgenommen
und dem Eisenhaushalt des Korpers zugefiihrt. Die Halbwertszeit der Verweildauer
im Blutplasma liegt im Bereich von etwa 50 Minuten (gemessen an Schweinen [31]).

Die physiko-chemischen Eigenschaften sind in Tabelle 4.1 zusammengefafst.



Kapitel 5

Grundlagen der Nierenphysiologie

Die in dieser Arbeit vorgestellte Methode soll auf ihre Anwendbarkeit in der Nieren-
diagnostik untersucht werden. Das folgende Kapitel liefert daher einen kurzen Uber-
blick iiber Anatomie, Funktion und Hamodynamik der Niere, soweit sie fiir die vorlie-

gende Arbeit wesentlich sind. Eine ausfiihrliche Darstellung findet sich z. B. in [32].

5.1 Awufbau der Niere

Die Niere hat die Form einer Bohne und ist beim Menschen etwa 12 cm lang, 6 cm
breit und 4 cm dick. Der nach medial weisende eingezogene Bereich wird als Nieren-
pforte (Hilus) bezeichnet, da dort die Nierenarterien eintreten und die Nierenvenen

und der Harnleiter austreten.

Abbildung 5.1 zeigt in einem Langsschnitt den prinzipiellen Aufbau der Niere. Man
unterscheidet die dunklere Rinde (Kortez) und das hellere Mark (Medulla). Der
Kortex bildet eine einheitliche &ufiere Rindenschicht, die sich als Nierensdulen in
den Markbereich einsenkt. Das im Inneren liegende Mark wird dadurch in 10-20
Nierenpyramiden gegliedert. Die Grundflichen der Pyramiden sind zur Rinde hin
ausgerichtet, die Spitze jeder Pyramide bildet eine Nierenpapille, wo die Sammelrohre
in die Nierenkelche miinden. Diese vereinigen sich zum Nierenbecken, das in den

Harnleiter {ibergeht.

Die funktionellen Einheiten der Niere heiffen Nephrone und bestehen aus einem Nie-
renkorperchen, das sich aus Glomerulus und Bowmanscher Kapsel zusammensetzt,
sowie dem Tubulus-System (Nierenkanalchen) (s. Abb. 5.2). Das als Glomerulus be-
zeichnete Kapillarknéduel liegt in einer becherartigen Vertiefung des Tubulus-Systems
(Bowmansche Kapsel). Der Tubulus, der die Kapsel drainiert, besteht aus zwei ge-
wundenen Anteilen (proximaler und distaler Tubulus), die durch eine haarnadelfor-
mige Schleife, die Henlesche Schleife, verbunden sind. Wiahrend die Bowmansche
Kapsel und die gewundenen Anteile des Tubulus zur Nierenrinde gehoren, liegen die
Tubuli der Henleschen Schleife im Nierenmark. Dieser Aufbau fithrt zum typischen

feinkérnigen Aussehen der Rinde und zum gestreiften Aussehen des Marks.
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Mierenrinde Sammelrohr juxtaglomerularer
\ Apparat

Glormerulum

Migranrmark

Mierenkapsel

Markpyramide

Mierenbecken

™ igrenkelche

tl \ Pyramiden-

spitzen

Harrleiter

I:UI’E'[BI':I Hennlesche
Schleife —
Abbildung 5.1: Lingsschnitt durch Abbildung 5.2: Ein Nephron - die
die Niere. funktionelle Einheit der Nieren.

5.2 Funktion und Himodynamik der Niere

Jede Niere wird von einer Nierenarterie versorgt, die sich nach ihrem Abgang aus der
Aorta spitestens im Hilusbereich in mehrere Aste teilt, die sich in der Rinde radiir
verzweigen. Im Grenzgebiet von Rinde und Mark fiihrt die fortlaufende Verzweigung
zum Ursprung der zufiihrenden Arterien (Vasa afferentia), Arteriolen, die zu den
Nierenkorperchen fiihren. Innerhalb der Bowmanschen Kapsel verzweigen sie sich zu
einem Kné#uel von Kapillarschlingen (Glomerula). Der Kapillarabflut wird von einer
abfithrenden Arteriole aufgenommen, dem Vas efferens, der das Glomerulum am
sogenannten Gefafspol verlafst. Das Vas efferens teilt sich erneut in ein Kapillarnetz
auf, das die Nierenkanélchen begleitet, so daft in der Niere zwei Kapillargebiete in
Serie geschaltet sind. Das Kapillarnetz der Tubuli vereinigt sich zunéchst zu kleinen,
dann gréferen Venen, bis es als Nierenvene die Niere an der Nierenpforte verlafit.

Die Ultrafiltration, die zur Bildung des Primérharns fiihrt, findet in den Glomeruli
statt. Wasser und niedermolekulare Stoffe werden durch die Wand der Kapillar-
schlingen in den Kapselraum gepreft, was allein aufgrund des Druckunterschiedes
(=effektiver Filtrationsdruck) geschieht. Der Blutdruck in den Kapillaren des Glo-
merulus wird dadurch aufrechterhalten, dafs die zufiihrende Arteriole sich je nach
Druckverhéltnissen verengt oder erweitert und damit den Blutzufluf steuert. Mit
dieser Autoregulation kann der Blutflufs und die Filtrationsrate der Niere {iber einen

weiten Bereich des arteriellen Mitteldrucks aufrechterhalten werden.
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Die Riickresorption von 99% des Wassers und der meisten gelosten Bestandteile aus
dem Primé&rharn erfolgt in den Tubuli und den Sammelréhrchen. Die Wasserriickre-
sorption erfolgt vorwiegend passiv und hauptséchlich in den geknduelten Abschnitten
des proximalen und distalen Tubulus. Die wichtigsten Elektrolyte werden groften-
teils im proximalen Tubulus riickresorbiert, wihrend Natrium vor allem im distalen
Tubulus aktiv riickresorbiert wird.

Die Harnkonzentrierung erfolgt zusétzlich zu zelluldren Transportprozessen durch das
Gegenstromprinzip in der Henleschen Schleife, den Sammelrohren und den Nieren-
blutgefafsen des Marks ( Vasa recta). Der absteigende Schenkel der Henleschen Schlei-
fe ist wasserdurchlissig, der aufsteigende wasserundurchléssig. Da im aufsteigenden
Schenkel aktiv Natrium-Ionen nach aufsen beférdert werden, erhéht sich die osmo-
tisch wirksame Kochsalzkonzentration der Zwischenzellfliissigkeit. Daher diffundiert
Wasser aus dem benachbarten absteigenden Schenkel der Henleschen Schleife. Durch
die dauernde Wasserabgabe nimmt die Konzentration im absteigenden Ast kontinu-
ierlich zu. Das ausgetretene Wasser stromt in das Blutgeféfisystem. Im aufsteigenden
Schenkel nimmt die Konzentration der Fliissigkeit ab, da laufend Natrium-Ionen ab-
gegeben werden.

Die Nieren gehoren zu den best-durchbluteten Organen des Korpers. 20 — 25% des
Herzzeitvolumens fliefen durch die Nieren. Tabelle 5.1 zeigt die Nierendurchblutung
(RBF) und intrarenale Blutverteilung. Auffillig ist die hohe spezifische Durchblutung
und die ungleiche Verteilung auf Rinde und Mark.

Tabelle 5.1: Regionale Durchblutung des Nierengewebes. (Nach [33]).

Gewicht RBF |
Nieren gesamt 300 g 1200 ml/min
in % der Gesamtmasse | in % der Gesamtdurchblutung
Rinde 70 92,5
dufleres Mark 20 6,5
inneres Mark 10 1,0

Die im Vergleich zur Rinde relativ niedrige Durchblutung des Marks beruht nicht
darauf, daft pro Gewebseinheit weniger Blutgefifse als in der Rinde vorhanden wi-
ren. Die Anteile der vaskuldren Volumina am Rinden- und Markgewebe sind nicht
voneinander verschieden und liegen bei durchschnittlich 20ml/100g. Die Ursache
der geringeren Durchblutung ist in dem hohen Stromungswiderstand infolge der ex-
tremen Lénge der medulliren Blutwege zu sehen (tubulires Kapillarnetz und Vasa
recta). Eine zweite Ursache liegt in der papillenwérts ansteigenden Blutviskositét
aufgrund des Konzentrierungsmechanismus des Primérharns. Es findet praktisch ein
Kurzschluft des Blutwassers zwischen ab- und aufsteigenden Gefafsschenkeln statt. An

der Spitze der Nierenpapille kann ein wesentlich niedrigerer intravasaler Himatokrit
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von im Mittel 40% des arteriellen angenommen werden [34].



Teil 11

Methodische Entwicklung

37






Kapitel 6

Prinzipien der T2*-gewichteten dynamischen
MRT

6.1 Einleitung

In der dynamischen MRT wird die zeitliche Verdnderung des Gewebesignals unter
intravendser Applikation eines Kontrastmittels MR-tomographisch erfatt. Dazu wird
von einer Schicht im zu untersuchenden Organgewebe eine Bildserie mit einer zeit-
lichen Auflésung im Sekundenbereich wihrend einer bolusférmigen Gabe des KMs
akquiriert. Bei Verwendung des in Kapitel 4.3 vorgestellten superparamagnetischen
KMs sind Suszeptibilitatseffekte dominierend, so daf in T2*-gewichteten Pulssequen-
zen ein transienter Signalabfall wihrend der Boluspassage des KMs zu beobachten
ist. Mifit man den charakteristischen Signalverlauf nicht nur im Organgewebe, son-
dern auch in der das Organ versorgenden Arterie, so kénnen mit Hilfe der Indikator-
Verdiinnungstheorie unter bestimmten Annahmen die folgenden himodynamischen
Gewebeparameter quantitativ bestimmt werden: das regionale Blutvolumen (RBV),
der regionale Blutfluff (RBF) und die mittlere Transitzeit des KMs (MTT). Das
regionale Blutvolumen beschreibt das Verhéltnis von Gefdfsvolumen zum Gesamtge-
webevolumen des Organs und wird im allgemeinen in ml/100 g Gewebe angegeben.
Der regionale Blutflufs beschreibt die regionale Mikrozirkulation des Blutes im Ge-

webe und wird in ml/100 g Gewebe/min angegeben.

Im Gegensatz zu nuklearmedizinischen Methoden oder der Rontgen-Computer-Tomo-
graphie (CT) ist in der MRT die KM-Konzentration im Gewebe nicht direkt propor-
tional zur Signalinderung. Das Wissen um die Abhéngigkeit der gemessenen Si-
gnalstirke von der lokalen KM-Konzentration im Gewebe ist Voraussetzung, um
die Signal-Zeit-Kurven in Konzentrations-Zeit-Kurven zu konvertieren. Erst dann
kénnen mit der Indikator-Verdiinnungstheorie die himodynamischen Parameter be-

stimmt werden.
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6.2 Konvertierung der Signal- in Konzentrations-Zeit-

Verlaufe

Fiir jeden Bildpunkt wird die relative Signalinderung wéhrend der Boluspassage
berechnet. Der relative Signalwert bezieht sich dabei auf den Mittelwert der Signal-
intensitdt aus den Prakontrastaufnahmen Sy, also aus den Bildern vor Ankunft des
Bolus im Gewebe. Vernachldssigt man zunéchst den Einflufs des KMs auf die longi-
tudinale Relaxationszeit T'1 , so folgt aus der Signalgleichung der FLASH-Sequenz
fiir das relative Signal S(t)/So:

%z) = exp {—TE . <T2}‘(t) — T2’:‘l(0)> } =exp{—TE - AR2"}. (6.1)

Diese Gleichung stellt eine Ndherung fiir die durch das KM induzierte Signaldnderung
dar. Eine Abschitzung der T'1-Effekte wird spater gegeben. Abbildung 6.1 (a) zeigt
beispielhaft einen Signalverlauf im Nierengewebe mit einem Signalabfall von rund
40%. Nach Abflufs des KMs erreicht die Signalintensitit wieder den Pra-Kontrastmit-
telwert. Im Unterschied zu den Gewebekurven kann man in dem arteriellen Signal-
Verlauf immer auch den zweiten Durchlauf des KM-Bolus aufgrund der Rezirkulation
erkennen. Die Rezirkulationszeit ist dabei abhéngig von der Kreislaufzeit und betragt

beim Menschen etwa 15 s.
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Abbildung 6.1: Signal-Zeit-Verlauf im Nierenparenchym (a) und daraus berechne-
ter Konzentration-Zeit-Verlauf (b)

Wie bereits erldutert wurde, ist die Analyse der Relaxationserh6hung durch Suszep-
tibilitatseffekte ausgesprochen komplex. Im Rahmen dieser Arbeit wird ein linearer
Zusammenhang zwischen KM-Konzentration und der Anderung der Relaxationsra-
te AR2* zugrundegelegt. Diese Annahme wird in Kapitel 12 ausfiihrlich diskutiert.
Somit gilt:

1 1

AR2* = -
T25(t)  T2%(0)

=k-C(t), (6.2)
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wobei C(t) die lokale KM-Konzentration angibt und & ein unbekannter Proportio-
nalitdtsfaktor ist. Aus Gl. 6.1 und Gl. 6.2 folgt der grundlegende Zusammenhang

zwischen beobachteter relativer Signalinderung und KM-Konzentration:

c(t) = _% ‘In (%?) . (6.3)

Abbildung 6.1 (b) zeigt den konvertierten Signal-Verlauf von (a). Hier wurde k = 1
gesetzt, so daf der Kurvenverlauf unmittelbar AR2* entspricht. Zur Bestimmung
des RBV miissen Rezirkulationsanteile eliminiert werden, die insbesondere in den
Signalkurven der arteriellen Voxel auftreten. Fiir intravasale KM kann die Dynamik
des KMs durch ein Ein-Kompartment-System beschrieben werden. Die Abflutung
des KMs wird daher durch eine monoexponentielle Funktion modelliert, was die
Anpassung einer variate-gamma-function, d. h. der Ableitung einer y-Funktion, an

den Konzentrations-Verlauf der ersten Boluspassage rechtfertigt [35]:

B 0 t <t
o= { Al exp(~(t—10) D) 1>, "

Die Fitparameter A, B, tp und D werden mit Hilfe des Marquart Algorithmus fiir

nichtlineare Funktionen bestimmt.

6.3 Die Indikator-Verdiinnungstheorie

Die grundlegenden Prinzipien der Indikator-Verdiinnungs-Theorie (indicator dilution
theory, IDT) wurden vor mehr als hundert Jahren von Stewart [6] vorgestellt und
fiir intravasale Indikatoren von Meier und Zierler [36] weiterentwickelt. Wihrend die
Methode in der Computer-Tomographie aufgrund der Strahlenbelastung nie recht
zur Anwendung kam, haben die raschen technischen Fortschritte in der MRT (hohe
zeitliche und 6rtliche Auflosung durch schnelle Gradientenschaltungen) in jlingerer
Zeit zu einer Vielzahl von Anwendungen gefiihrt [37], [38], [39], [40]. Aufgrund der
Voraussetzung der Intravaskularitit des Indikators beschrinkte sich die Anwendung
der Methode fast ausschlieflich auf das Gehirn [41], [42]. Dort wird bei intakter
Blut-Hirn-Schranke ein Ubertritt von KM in das Gewebe auch fiir nichtintravasale
Indikatoren, wie sie in der klinischen Routine bislang vorherrschen, verhindert. Die
Entwicklung der neuen intravasalen superparamagnetischen KM ermdoglicht nun auch
den Einsatz der Methode im Ganzkorperbereich. Im Rahmen dieser Arbeit wurde
ein Einsatz in der Nierendiagnostik untersucht.

Grundlegende Aussage der IDT ist, dak aus der Injektion einer bekannten Menge
eines Indikators in ein System (Organ) und der Bestimmung der Konzentration die-

ses Indikators am Ausgang des Systems, der Fluff und das Volumen des Systems
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bestimmt werden koénnen. Fiir intravasale Indikatoren kann das System als ein Ein-
Kompartment-Modell beschrieben werden (s. Abb. 6.2).

Mixer

l>q Konzentrations-

Injektion messung C(t)

*%f

Abbildung 6.2: Schematische Darstellung eines Ein-Kompartment-Modells mit Zu-

fluf, Abfluf und gut durchmischten zentralen Volumen.

Folgende Bedingungen sind Voraussetzung fiir die Anwendbarkeit der IDT [35]:

e Die Indikatormenge ist so gering, daf die Injektion den Fluf der Tragerfliissig-
keit (Blut) nicht beeinfluft.

e Der Indikator vermischt sich vollsténdig im Verteilungsvolumen mit der Tra-

gerfliissigkeit, bevor die Indikator-Konzentration gemessen wird.

e Es gilt das Gesetz der Massenerhaltung, d. h. die gesamte dem System (Organ)

zugefiihrte Indikatormenge verldftt das System.

Im Prinzip kann ein Indikator dem System auf beliebige Weise, z. B. als konstante
Infusion oder als kurze bolusférmige Injektion, zugefithrt werden. Um die Probleme
durch Rezirkulation und den damit einhergehenden fehlenden Gleichgewichtszustand
des Systems gering zu halten, erweist sich eine moglichst schnelle Injektion als vor-
teilhaft.

Wird Kontrastmittel der Menge m am Eingang des Systems injiziert, so kann am
Ausgang (venous output) die Konzentration als Funktion der Zeit Cyyt(f) gemessen

werden. Bei Massenerhaltung gilt dann:
o
m = / F - Cou(t) dt, (6.5)
0

wobei F' der Fluf der Trégerfliissigkeit in ml/min ist. Ist die zugefiihrte Indikator-
menge bekannt, kann der Fluft F' durch das System nach

F=_" (6.6)

J Cout(t) dt
0
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bestimmt werden. Diese Gleichung ist auch als Stewart-Hamilton Gleichung bekannt
und stellt die Grundlage zur Bestimmung des Flusses in einem Organ dar.

Die dem Gewebe zugefiihrte Indikatormenge m ist bei tomographischen Untersu-
chungen nicht bekannt, da das KM nicht direkt in die das Gewebe versorgende Ar-
terie injiziert werden kann. Nimmt man aber an, daf der Indikator als J-férmiger
Puls das Gewebe erreicht, ist die dem Organ zugefiihrte Indikatormenge m gegeben
durch das Maximum zum Zeitpunkt der Bolusankunft ¢ = 0: m = m(0) = mpas,
da noch kein signifikanter Abfluff des Indikators aus dem Gewebe stattgefunden hat.

Die Indikatormenge 1dft sich dann aus
m = Mmaz = V - max(Coyt) =V - Coyut(0) (6.7)

bestimmen, wenn V das Verteilungsvolumen des Indikators ist. Mit Gleichung 6.6
erhdlt man die in der Literatur unter dem Namen Area-to-Height-Relation bekannte
Gleichung [43]:

Cout(t) dt

Vv
F - Cout(o) . (6.8)

o3

Fiir ein intravasales KM entspricht das Verteilungsvolumen V dem vaskuléren Volu-
men V,. Um den Blutfluls pro Gewebevolumen zu bestimmen, muft daher der Anteil
f des Gefiavolumens am Gewebevolumen (welches aus der Summe von Geféfvo-
lumen, Zellvolumen und interstitiellen Volumen besteht) bestimmt werden. In der
MRT wird die Konzentrationsdnderung innerhalb eines Voxels bestimmt, d. h. die
gemessene Konzentration des Kontrastmittels im Gewebe Cy ist um den Faktor f
kleiner als die intravaskuldre Konzentration Coyy : Cy = f - Coyt- Da die KM-Menge
beim Passieren des Zentral-Volumens erhalten bleibt, liegt am arteriellen Eingang
die gleiche Menge wie am vendsen Ausgang vor:
00 00 00
/F-Ca(t) dt:/F-Cout(t) dt = %/F-Cg(t) dt. (6.9)
0 0 0
Man erhélt somit fiir den relativen Anteil des Geféfsvolumens am Gesamtgewebevo-

lumen:
[
f=— (6.10)
!

Bestimmt man C,(t) durch arterielles Sampling mit einem Katheter oder direkt aus
einem grofken Geféf im MR-Bild, folgt aus den Gewebekurven C,(t) nach Gl. 6.10 das
regionale relative Blutvolumen. C,(t) wird entsprechend seiner Bedeutung arterial

input function genannt und deshalb im folgenden mit AIF abgekiirzt.
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Der regionale Blutfluf pro Gewebevolumen folgt aus Gl. 6.8 und Gl. 6.10:

F C max
— = f. (6.11)

Yy [ C,)dt
0

6.4 Die himodynamischen Parameter RBV, RBF und
MTT

Das regionale Blutvolumen (RBV) wird iiblicherweise in ml pro 100 g Gewebe an-
gegeben. Daher wird Gl. 6.10 durch die mittlere Dichte des Gewebes, die in guter
Néherung der Dichte von Wasser entspricht (p = 1,04g/ml), dividiert. Zusétzlich
mufs beriicksichtigt werden, dafs es sich um ein intravasales, extrazellulares KM han-
delt, d. h. das KM verteilt sich im Plasmaraum, und die Konzentration ist deshalb
abhéngig vom Hamatokrit (HCT). Das wahre Verteilungsvolumen vermindert sich
dann um den Fakor (1— HCT). Der Himatokrit der Mikrovaskulatur ist eine kompli-
zierte Funktion der Gefafigrofe und -struktur und zudem abhéngig von Blutflufs und
pathophysiologischen Bedingungen. Im allgemeinen macht er 40 — 100% des syste-
mischen Hamatokriten aus [44]. Fiir grofe Geféfe (Arterien) kann HCTy, = 0,45,
fiir Kapillaren HCT,,, ~ 0,25 angenommen werden, so daf fiir den Quotienten aus
makrovaskuldren zu mikrovaskuldren Hématokriten ein Wert von etwa 2/3 zugrun-

degelegt werden kann [45]. Die Berechnung des RBV ist dann gegeben durch:

b O

RBV =100- —~. 2
P [ AIF(t)dt
0

, (6.12)

mit kp, = (1 — HCTy4yt) /(1 — HCTrap) und AIF(t) = C,(t).
Der regionale Blutfluff (RBF) folgt aus dem Zentralen Volumen Theorem [6] zu

RBV
RBF =+, (6.13)

wenn die mittlere Transitzeit des Bolus (MTT) entsprechend Gl. 6.11 definiert wird:

o
J R(t)dt
MTT =% — . 6.14
Um die Voraussetzung eines instantanen J-férmigen Bolus fiir die Giiltigkeit dieser
Gleichung zu unterstreichen, wurde Cy(t) hier ersetzt durch R(t), residuum. Die Resi-
duenkurve stellt die Antwort des Gewebes auf eine d-formige arterielle Inputfunktion
dar und ist i. a. experimentell nicht zugénglich aufgrund der endlichen Injektionsdau-

er und der Dispersion des Bolus beim Transport vom Ort der Injektion zum Voxel
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im Gewebe. Die gemessenen Konzentrations-Kurven im Gewebe sind Faltungen der
AIF mit den Residuenfunktionen:

C,(t) = R(t) ® AIF (). (6.15)

Zur Berechnung der MTT nach Gl. 6.14 miissen daher die gemessenen Gewebekurven
C,(t) mit der arteriellen Inputfunktion entfaltet werden, um die Residuenkurven R(t)
zu bestimmen.

Bevor die Losung der letzten Gleichung vorgestellt wird, soll die Bedeutung von
Gl. 6.14 noch veranschaulicht werden.

Die Transport- oder Verteilungsfunktion h(t) sei die Funktion, welche die Verteilung
der Transitzeiten, d. h. der von den KM-Partikeln zum Passieren des Systems bend-
tigten Zeiten, beschreibt. Dann ist h(t) dt der Bruchteil des instantanen Bolus, der
das System zwischen ¢ und t 4 dt verldfit. Da die gesamte KM-Menge das System
wieder verlaft, gilt: [ h(t)dt = 1. Die mittlere Transitzeit lafst sich berechnen aus
dem Schwerpunkt (1. Moment) der Konzentrations-Zeit-Kurven am Systemausgang:

ft : Cout(t) di _

MTT = St = /t h(t) dt. (6.16)

Die Konzentration am vendsen Ausgang Cy,; ist gegeben durch die mit der Trans-

portfunktion gefaltete Eingangsfunktion C,:
Cout(t) = Calt) @ h(1). (6.17)

In der MR-Bildgebung sind die gemessenen Signaldnderungen auf die KM-Menge,
die im Voxel verbleibt, zuriickzufiihren und nicht auf die ausstromende KM-Menge.
Daher ist das erste Moment der Gewebe-Kurven nicht identisch mit dem ersten
Moment des Verlaufs am Ausgang [46].

Der Anteil des im Voxel verbleibenden KMs r(t) steht in einfacher Weise mit dem

ausstromenden Anteil A(t) in Bezug:

t

r(f) = 1— /h(T) dr. (6.18)

0

Nach Gl. 6.18 gilt (0) = 1 und dr/dt = —h(t). Aus der Definition von h(t) folgt
direkt, daf r(¢) eine positive, monoton fallende Funktion sein muf. Mit Hilfe von

partieller Integration lafst sich zeigen:

/ r(t) dt = / th(t) dt = MTT. (6.19)
0 0

Das nullte Moment der Residuenfunktion r(¢) entspricht dem ersten Moment der

Verteilungsfunktion A(t) der Transitzeiten und ergibt gerade die mittlere Transitzeit.
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Wie man mit Hilfe von Gl. 6.14 sieht, kann man r(¢) mit R(¢)/R(0) identifizieren.
Mit Gl. 6.13 erhdlt man die bekannte Area-to-Height-Relation (Gl. 6.8).

Die Konzentration im Gewebevoxel kann dann geschrieben werden als [46]:
t
C,(t) = RBF / Co()r(t — 7) dr. (6.20)
0

Wie GI. 6.19 verdeutlicht, kann die Schwerpunktbestimmung (1. Moment) der gemes-
senen Gewebekurven nicht die wahre MTT liefern. Ein méglicher Ansatz, der ohne
Entfaltung auskommt, wird bei Weisskoff et al. vorgestellt [46]. Er verlangt allerdings
a priori Wissen iiber die Gefafstruktur, um die Verteilungsfunktion h(t) abschétzen
zu konnen. Einen allgemeinen Loésungsansatz stellt nur die Entfaltung von Gl. 6.15
dar.

Alternativ kann der Fluss ohne explizite Bestimmung des Blutvolumens nach GI. 6.20
erfolgen. Auch hier miissen die Gewebekurven mit der arteriellen Inputfunktion ent-
faltet werden. Da r(0) = 1, entspricht der Wert der entfalteten Konzentrations-Zeit-
Kurve zum Zeitpunkt ¢ = 0 dem Blutflut im Gewebe.

Die Integralgleichugen 6.20 bzw. 6.15 sollen nach dem Kernel R(t) — einer unbekann-
ten Funktion, die von der lokalen vaskuléren Struktur abhéngt — aufgeldst werden,
was ein sogenanntes inverses Problem darstellt [47]. Das folgende Kapitel stellt einen
Losungsansatz fiir dieses Problem vor und untersucht durch Simulationsrechnungen

seine Anwendbarkeit auf dynamische MR-Datensétze.



Kapitel 7

Entfaltungsalgorithmus und

Simulationsrechnungen

7.1 Einfiihrung

Die Gleichungen 6.20 und 6.15 sind Fredholm Integralgleichungen 1. Art [47], die
im allgemeinen ill-conditioned sind. Damit ist gemeint, daf die durch Invertierung
der Faltungsgleichung berechnete Losungsfunktion extrem sensitiv auf kleine Ande-
rungen in den Eingangsfunktionen reagiert: infinitesimale Anderungen (Rauschen)
in C(t) induzieren finite Anderungen in R(¢) und fithren zur Instabilitit von R(t).
Die Losungsverfahren unterscheiden sich in der Hauptsache darin, wie das Rauschen
den Entfaltungsprozef beeinflufst. Im wesentlichen unterscheidet man zwei mathe-
matische Losungsklassen: die erste beschreibt modellabhéngige Verfahren, d. h. iiber
die Losung der Residuenfunktion R(¢) und damit iiber die Mikrovaskulatur werden a
priori Annahmen gemacht. Zur zweiten Klasse gehéren modellunabhéingige Ansétze,
welche R(t) durch nichtparametrische Entfaltung bestimmen.
Modellabhéngige Losungsverfahren besitzen den Vorteil, durch die inherente Redu-
zierung der Freiheitsgrade den Entfaltungsprozess zu stabilisieren. Klassisches Bei-
spiel fiir einen solchen Ansatz stellt die Vorgabe einer einfachen exponentiellen Zeit-
abhéngigkeit der Residuenfunktion dar. Nachteile dieses Verfahrens liegen auf der
Hand. Weicht die Antwortfunktion des Gewebes von der zugrundegelegten Funktion
ab, fiihrt dies zu grofsen systematischen Fehlern in den daraus ermittelten Parame-
tern [45].
Die modellunabhingigen oder nichtparametrischen Losungsverfahren sind i. a. rau-
schempfindlicher und somit instabiler als die analytischen Techniken, legen aber zu-
néichst keine a priori Annahmen zugrunde. Unter die nichtparametrischen Verfahren
fallen Losungsansétze mit Hilfe von Transformationen (z.B. Fourier oder Laplace-
Transformation) und algebraische Techniken. Wendet man etwa das Fouriertheorem
auf Gl. 6.20 an, so erhélt man
g [FLOU0)
R(t) = RBF'F {W} (7.1)

Dieser Losungsansatz ist sehr rauschempfindlich, die Losungsfunktionen sind insta-

47
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bile, stark oszillierende Funktionen. Rempp et al. [41] verwendeten daher vor der
Riicktransformation einen optimalen Wiener Filter. Dieser unterdriickt insbesondere
den hochfrequenten Anteil im Frequenzspektrum, wihrend niederfrequente Anteile,
wie sie in erster Linie durch physiologische Signale zustandekommen, durchgelassen
werden. Fiir eine pixelweise Auswertung von dynamischen Bilddatensédtzen kommt
dieser Ansatz aufgrund seiner Rauschempfindlichkeit nicht in Frage.

Der algebraische Ansatz reformuliert die Faltungsgleichung als Matrixgleichung. Die
Invertierung der Matrix kann mit Hilfe der sogenannten singular value decomposition
(SVD) erfolgen. Man erhilt eine Diagonalmatrix mit den singular values (w;;), deren
Werte die Singularitdten der Faltungsgleichung identifizieren (w;; ~ 0) [47]|. Durch
Schwellwertkriterien kann die Matrix regularisiert und somit die Lésung stabilisiert
werden. Die Anwendung dieses Losungsverfahrens auf dynamische MR-Datenséitze
wurde bereits umfassend untersucht [45] und seine Uberlegenheit gegeniiber der An-
wendung des Fouriertheorems demonstriert [48], [49], [50].

Wie umfassende Simulationsrechnungen belegt haben, liefert diese Methode i. a. gute
Ergebnisse, sie zeigt allerdings zwei Schwachpunkte: Liegt die Ankunftzeit des Bolus
im arteriellen Voxel und im Gewebe zu weit auseinander (> 1 — 2 s), wird der
regionale Blutfluff systematisch unterschétzt. Auferdem wird fiir niedrige Signal-
Rausch-Verhélnisse (SNR) ein Bias in den Flukwerten erzeugt [51], [52].

Im Rahmen dieser Arbeit wurde daher ein alternativer Ansatz gewahlt, der Gl. 6.15
auf der Basis orthogonaler Polynome 16st. Dieses Verfahren, das in seinen wesentli-
chen Grundziigen in [53] fiir die nuklearmedizinische Anwendung vorgestellt wurde,
hat sich fiir die Entfaltung von verrauschten Daten empfohlen [54]. Es gehort zur
Klasse der nichtparametrischen Ansétze. Im folgenden wurde seine Anwendbarkeit
auf dynamische MR-Datensétze hinsichtlich Rauschempfindlichkeit, Reproduzierbar-
keit der Losungsfunktionen sowie Abhéngigkeit der Losungen von experimentellen als

auch dem Verfahren inherenten Parametern untersucht.

7.2 Algorithmus zur Entfaltung mit orthogonalen Poly-

nomen

Da die Aufnahme der MR-Bilder in diskreten Zeitintervallen im Sekundenbereich

erfolgt, wird Gl. 6.15 zunéchst in diskreter Form formuliert:

i
C(ti) = > AIF(ty)-R(t; —tm) At i=0,1,...,N. (7.2)
m=1
At bezeichnet das sampling Zeitintervall und N entspricht der Anzahl der Bilder
eines dynamischen Datensatzes.
Zum Invertieren von Gl. 7.2 werden zwei orthonormierte Funktionensysteme bend-

tigt, die ausgehend von den sogenannten Chebyshev-Polynomen konstruiert werden.
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Chebyshev-Polynome sind rekursiv definiert:

po(tn) = 1
pi(tn) = t
piy1(tn) = 2-t-pi(tn) — pic1(tn)- (7.3)

Im ersten Schritt der Invertierung von Gl 7.2 wird das Funktionensystem ay(t,)
konstruiert geméf:

N—n
ak(tn) = Z AIF(tm) 'pk(tm + tn) - At. (7-4)

m=1
Die aj sind linear unabhéngig voneinander, miissen aber orthonormiert werden.
Durch Anwendung des Gram-Schmidt-Verfahrens erhélt man durch iteratives Ein-

setzen die Wichtungsfaktoren 7; und damit die endgiiltigen Koeffizienten «y(t,):

k
ap(tn) =Y i - ai(ty). (7.5)
i=1

Das zweite Funktionensystem [ (tn) wird aus Linearkombinationen der Chebyshev-

Polynome konstruiert, wobei die Wichtungsfaktoren den 73; aus Gl. 7.5 entsprechen:

k
Be(tn) =Y 7hi - piltn)- (7.6)
i=1

Mit den beiden Funktionensystemen « und § kann Gl. 7.2 nach R(t) aufgelost wer-

den, was im Anhang gezeigt wird:

M N
R(tn) = At - Z am(tn) : {Z ﬁm(tn) : C(tn)} . (7-7)
n=1

m=1

M gibt den héchsten verwendeten Polynomgrad an, N die Anzahl der Bilder eines
Datensatzes. Da die AIF' nur einmal fiir eine dynamische MR-Aufnahme berechnet
werden mufs und dann fiir jedes Gewebevoxel zugrundegelegt wird, wird auch die auf-
windige Berechnung der Koeffizienten nur einmal durchgefiihrt und die Evaluierung
der Residuenfunktionen von beliebigen Gewebekurven erfolgt nach Gl. 7.7.

Wird die Entfaltung mit den originalen Konzentrations-Zeit-Kurven durchgefiihrt
(ohne gamma-variate fit), liegt dem Entfaltungsprozess kein explizites tracerkineti-
sches Modell zugrunde. Wie aus Gl. 7.7 zu ersehen ist, miissen zur Auswertung der
Datensitze folgende Parameter bestimmt werden: Die Anzahl M der Chebyshev-
Polynome und damit die Dimension des Lésungsfunktionsraumes sowie die Anzahl
N der Datenpunkte, die in die Entfaltung eingehen. Einen weiteren Parameter liefert
der zeitliche Versatz zwischen Bolusstartpunkt in der Arterie und im Gewebe. Der
Einfluf dieser Parameter sowie der Einflui von experimentellen Randbedingungen
(z. B. SNR) wird in den folgenden Kapiteln anhand von simulierten Datensétzen

analysiert.
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7.3 Entfaltung von rauschfreien Daten

7.3.1 Modell zur Simulation von dynamischen MRT-Daten

Der vorgestellte Entfaltungsalgorithmus wird in diesem Kapitel zunéchst mit rausch-
freien Daten untersucht. Die Simulation dieser Daten wird vorgestellt und der Algo-

rithmus hinsichtlich der oben angesprochenen Parameterwahl getestet.

Die arterielle Inputfunktion

Die Form der arteriellen Inputfunktion wird durch die Ableitung der y-Funktion
vorgegeben und entspricht damit der Form, wie man sie typischerweise bei einer
Bolusinjektion erhélt [35]:

0 t<to

(7.8)
A- (t—t(])a-eXp(—(t—to)/b) t > 1.

AIF(t) = {
Der Parameter ty kennzeichnet die Ankunft des Bolus (BAT, bolus arrival time) und
wird zunéchst auf Null gesetzt. Die anderen Parameter der gamma-variate-Funktion
werden den experimentellen Bedingungen entsprechend angepasst, wobei der Skalie-
rungsparameter A fiir den Entfaltungsalgorithmus keine Rolle spielt. Allerdings muf
er bei der Simulation der verrauschten Daten angepafst werden, wie noch erldutert
wird. Die Parameter ¢ und b kennzeichnen die Schérfe des Bolus. Aus gemessenen
Konzentrations-Zeit-Kurven ergab sich fiir b — ein Maf fiir die Abflutungsgeschwin-
digkeit des KMs — ein Mittelwert von rund b = 2s. Der ermittelte Parameter a
— ein Maf fiir die Anstiegszeit des Bolus (Zeitintervall von der BAT bis zum Bo-
lusmaximum) — variierte bei den Experimenten in stirkerem Mafe verglichen mit
b, wahrscheinlich aufgrund des von Hand injizierten KM-Bolus. Daher werden drei
unterschiedliche Inputfunktionen zugrundegelegt: AIF1 mit a; = 1,5, AIF2 mit
ag = 2,5 und AIF3 mit az = 3,5. Abbildung 7.1 zeigt diese Funktionen.

Die Residuenfunktion

Fiir ein gutgemischtes Ein-Kompartment-System kann die Residuenfunktion als ex-
ponentiell abfallende Funktion angenommen werden. Da sich das KM ausschliefslich
im Intravasalraum verteilt, ist diese Ndherung gerechtfertigt. Im folgenden wird die
modellierte Residuenfunktion mit LRF (t)(linear response function) benannt zur Un-
terscheidung von den Losungsfunktionen des Entfaltungsalgorithmus, die mit R(¢)

bezeichnet werden.
LRF(t) = A-exp(—t-k) = A-exp(—t/MTT). (7.9)

Die Definition von MTT nach GIl. 6.14 ist konsistent mit obiger Gleichung.
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Fir die Modellierung werden Residuenfunktionen mit MTT), = 4s, MTTy = 8s
und MTT; = 12s angenommen, um die Bandbreite der zu erwartenden Werte
fiir den Nierenkortex und die Nierenmedulla abzudecken. Um einen Anhaltspunkt
dafiir zu gewinnen, wie gut andere Funktionen reproduziert werden, wurden fiir
die Untersuchung der Polynomzahlabhéngigkeit zusétzlich zwei Rechteckfunktionen
(MTT, =4s, MTT, = 8s) als Extremfall einer zugrundegelegten vaskuldren Struk-
tur mit parallelem Kapillarflufs gleicher MTT (plug flow [45]) untersucht.

Die simulierten (rauschfreien) Konzentrations-Zeit-Kurven im Gewebe C' errechnen
sich durch Faltung der Ausgangsfunktionen AIF und LRF nach GIl. 6.15. Durch
Kombination der drei LRFs mit den drei AIFs erhilt man neun Konzentrations-
Zeit-Kurven, die unterschiedlichen physiologischen Bedingungen entsprechen und von
denen exemplarisch die zu MTT; = 4s gehorenden Kurven in Abb. 7.1 dargestellt

sind.
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Abbildung 7.1: (a) Modellierte AIFs (Parameter: a1 = 1,5, ay = 2,5 und az =
3,5 von links nach rechts) und (b) LRF (MTT; = 4s) und aus der Faltung der

Funktionen berechnete Antwortfunktionen des Gewebes.

Untersuchte Parameter

Wie bereits aus Gl. 7.7 ersichtlich ist, miissen die Anzahl der Polynome (nachfolgend
mit n bezeichnet) und die Anzahl der Datenpunkte N bestimmt werden. Die Anzahl
der Datenpunkte bestimmt die Breite des aus den Datensitzen gewédhlten Zeitfen-
sters. Aus der Differenz der Bolusstartwerte fiir die AIF und die Gewebeantwort
resultiert ein weiterer Parameter. Aus den experimentellen Bedingungen ergeben
sich als zusétzliche Fragestellungen die Abhéngigkeit von der Abtastrate (tempora-
le Auflésung der Datenreihe) sowie vom begrenzten SNR, was im néchsten Kapitel
untersucht wird.

Als Maf fiir die Giite der Entfaltung wurde die Summe der mittleren quadratischen
Abweichungen x? der Losungskurve R(t;) von der Modellkurve LRF (t;) pro Daten-
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punkt bestimmt:

X’ = %i(R(ti) — LRF(t;))*. (7.10)
i=0

Auflerdem wurde eine relative mittlere Transitzeit MTT, als Quotient der aus der
Losungskurve nach Gl. 6.14 ermittelten MTT und der vorgegebenen MTT definiert:

1 JR@)dt

MTT, =
MTT ~ R(0)

(7.11)

Die Ergebnisse werden als x? bzw. MTT, als Funktion der jeweiligen Parameter

dargestellt.

7.3.2 Ergebnisse
Anzahl der Polynome

Die Ergebnisse bei Variation der Polynomzahl sind in Abb. 7.2 dargestellt.

Fiir eine exponentielle Zeitabhéingigkeit der LRF konvergiert der Entfaltungsalgo-
rithmus sehr schnell, so dafs sowohl Abweichungen in der Form der Residuenfunktion
(meRbar als x?) als auch in der daraus berechneten Transitzeit bereits fiir n = 5
gering sind (relativer Fehler < 10%).

Die Abweichungen aufgrund der unterschiedlichen Transitzeiten sind grofer als die
Abweichungen, welche durch die unterschiedliche Breite der AIF bedingt sind. Allge-
mein zeigt sich, dafs kiirzere Transitzeiten und schmale ATF-Profile die Abweichungen
erhohen. Daraus resultieren fiir rauschfreie Daten aber keine Konsequenzen, da die
Konvergenz in jedem Fall gegeben ist.

Fiir einen Rechteckimpuls konvergiert x? sehr viel langsamer. Dies ist anschaulich zu
erwarten, da fiir Kantendarstellungen héhere Ordnungen benétigt werden. Auch hier
ist x2 fiir die grokere Transitzeit kleiner als fiir MTT = 4 s und die Breite der AIF
spielt wie schon bei der Exponentialfunktion keine signifikante Rolle. Interessanter-
weise konvergiert die ermittelte relative MTT sehr schnell gegen einen Wert von etwa
0,9 und benétigt fiir die restlichen 10% ein Vielfaches an Polynomen. Das Konver-
genzverhalten der beiden Funktionentypen ist beispielhaft in Abb. 7.2 (e) und (f) dar-

gestellt. Fiir n = 5 wird die Exponentialfunktion perfekt reproduziert.

Zeitfenster

Aus Effizienzgriinden nimmt man fiir den Entfaltungsalgorithmus nicht sémtliche
Datenpunkte eines MR-Datensatzes, sondern beschrankt sich auf die ntige Anzahl.
Daher wird man in der Praxis fast immer ein Zeitfenster auswéhlen. Abbildung 7.3

zeigt die Ergebnisse der Entfaltung als Funktion der Grofe des Zeitfensters fiir n = 5.
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Abbildung 7.2: Simulationsergebnisse der Entfaltung bei Variation der Polynom-

zahl. Dargestellt sind die mittlere quadratische Abweichung x? von der Modellfunkti-

on (a), (b) sowie die relative mittlere Transitzeit (c), (d) fiir LRFs mit exponentieller
(linke Spalte) und rechteckférmiger Zeitabhéngigkeit (rechte Spalte). Zwei Modell-

funktionen als Beispiel fiir die Unterschiede im Konvergenzverhalten sind in (e) und

(f) dargestellt. Fiir die Exponentialfunktion ist fiir n = 5 die Konvergenz nahezu

perfekt.
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Abbildung 7.3: Simulationsergebnisse der Entfaltung als Funktion des Zeitfensters.
Dargestellt ist die mittlere quadratische Abweichung x? von der Modellfunktion (a)
sowie die relative MTT (b) fiir die mittlere AIF' (AIF2) in Kombination mit den
drei LRFs. Man beachte, daf fiir MTT = 4 s die Kurve gegen einen etwas grofieren
Wert als 1 konvergiert, da n = 5 gewahlt wurde (s. Abb. 7.2).

Da der Einfluft der unterschiedlichen AIFs sehr gering ist, sind nur die Ergebnisse
fiir die mittlere AIF (AIF2) gezeigt.

Wird das Zeitfenster zu klein gewéhlt, wird fiir lange Transitzeiten im Gewebe die
Kurve abgeschnitten. Aus Abb. 7.3 ist ersichtlich, dafs etwa das Drei-, besser aber
das Vierfache der MT'T als Breite des Zeitfensters gewdhlt werden sollte, um den

vorgegebenen Wert zu reproduzieren.

Abtastrate

Im MR-Experiment ist die Zeitauflosung des Bilddatensatzes limitiert und liegt im
Sekundenbereich. Fiir schnelle EPI-Sequenzen kann man die Sekundenschwelle un-
terschreiten, diese sind aber nicht fiir alle Anwendungen geeignet, wie noch diskutiert
wird. Die Abhéngigkeit von der Abtastrate ist in Abb. 7.4 fiir n = 5 dargestellt.

Fiir kleine Abtastraten wird die MTT systematisch um rund 20% iiberschétzt. Der
relative Fehler scheint fiir die kurze MTT grofer zu sein als fiir die langen MTTs,
was sich bei Berechnung mit den beiden anderen AIF's bestétigt: die Ergebnisse sind
fiir alle AIFs dhnlich. Die Abweichung ist fast ausschlieklich auf den Fehler im er-
sten Datenpunkt der Residuenfunktion zuriickzufiihren, so daf das Maximum R(0)
unterschitzt wird. Dies wird in Abb. 7.4 (d) demonstriert. Auch fiir héhere Polyno-
mordnungen bleibt die Abweichung im ersten Datenpunkt bestehen, was impliziert,
dak eine niedrige Abtastrate das AIF-Profil verschmilert. Erhoht man die Zeitauf-
16sung kiinstlich durch Interpolation der AIF' und der Gewebekurven, lassen sich die

systematischen Fehler stark reduzieren. Dies wird in Kapitel 7.4.3 gezeigt.



7.3. ENTFALTUNG VON RAUSCHFREIEN DATEN 55

0.025[ ] 1.57 1
[ % r % % ]
0.020F ] , @ * ]
r x L EEY X g 3
? MTT=4 £ 10
o 0.015F X ° s
< : ¥ MTT=8s 1 o K MTT=4s
© ootof §x A MTT=12s 1 R o MTT=8s 1
L 1 [0}
[ K ] - 0.51 -
[ i r A MTT=12s ]
ooosf  ByX ] s
[ a X
[ *
i & E i
0.000 . o3 . 0.0 . . .
0 1 2 3 4 0 1 2 3 4
sampling frequency [Hz] sampling frequency [Hz]
(a) (6)
127 4
— 10f . i
B r ] 3k LRF !
2 Br o AF, 1 Hz 1 ?\\ 77777
c | o AIF, 0.5 Hz ] SN AN ez
% 61 A TISSUE, 1 Hz ] g 2F % &o—— (0.5 Hz 1
R A TISSUE, 0.5 Hz I
8 4 ] i
C L
8 ' : ]
2 : i o
0 ‘ ‘ ) ot ‘ e .
0 5 10 15 20 25 0 5 10 15 20 25
time [s] time [s]

(©) (d)

Abbildung 7.4: Simulationsergebnisse der Entfaltung als Funktion der Abtastrate.
Dargestellt ist die mittlere quadratische Abweichung x? von der Modellfunktion (a),
sowie die relative Transitzeit (b) fiir die schmale AIF (AIF'1) in Kombination mit den
drei LRF's fiir n = 5. Die Originalfunktionen werden durch kleine Abtastfrequenzen
verfilscht wie in (c¢) fiir die AIF1 und die mit LRF1 gefaltete Kurve demonstriert
wird. Die daraus resultierende Abweichung der Residuenfunktion (d) von der LRF

ist besonders im Maximum offensichtlich.

Zeitlicher Versatz

Wird aus den MR-Datensétzen jeweils fiir die AIF und das Gewebe ein identi-
sches Zeitfenster gewéhlt, spiegelt die Differenz der Bolusstartwerte in beiden Da-
tenreihen gerade die Zeitverzogerung aufgrund des KM-Transports vom Ort der
AIF-Messung zum betreffenden Gewebevoxel wider. Will man die Randbedingung
R(0) = maz(R(t)) erfiillen, miissen die Zeitfenster exakt zum Bolusstart in beiden
Kurven beginnen. In der Praxis wird eine erste Naherung des Bolusstartwertes aus
einem Schwellwertkriterium bestimmt, das auf die interpolierten Kurven angewandt
wird.

Abbildung 7.5 zeigt die Abhéingigkeit von x? und der relativen MTT von dem zeit-

lichen Versatz At zwischen beiden Kurven.
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Abbildung 7.5: Simulationsergebnisse der Entfaltung als Funktion des zeitlichen
Versatzes zwischen AIF und Gewebekurve. Gezeigt ist die mittlere quadratische
Abweichung x?(a) von der Modellfunktion fiir AIF2 und n = 5 sowie die daraus
resultierende relative Transitzeit (b). Die Beispielfunktion in (c) zeigt, wie sich die
Maxima in Abhéngigkeit vom zeitlichen Versatz verschieben. Die Summe des Be-
trages der lokalen Extrema (aufler Randextrema) zeigt den Wert fiir A7, ab dem
R(0) = maz(R(t)) erfiillt ist.

Die mittlere quadratische Abweichung zeigt als Funktion des zeitlichen Versatzes ein
Minimum fiir A7 = 0, welches fiir kurze Transitzeiten breiter wird. Fiir A7 = 4+1 s
treten fiir die relative MT'T bereits Fehler von rund 50% auf. Wie aus Abb. 7.5 (c) er-
sichtlich wird, verschiebt sich das Maximum der Residuenfunktion fiir A7 < 0 nach
rechts. Mit wachsendem negativen A7 erhilt man Losungen mit R(0) = 0, so daf
die relative Transitzeit singulir wird. Beim Uberschreiten dieser Sigularitit wird
MTT, negativ. Fiir A7 > 0 wird R(0) grofer, ebenso erhdhen sich die Oszilla-
tionen. Das Verschieben der Maxima ist in Abb. 7.5 (d) verdeutlicht. Dort ist die
Summe des Betrages der lokalen Extrema (ausschlieklich der Randextrema) aufge-
tragen. Die steile Kante fiir A7 < 0 spiegelt gerade den Zeitpunkt wider, ab welchem

R(0) = max(R(t)) wird, das absolute Maximum auf den ersten Datenpunkt zu liegen
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kommt und somit aus der Amplitudensumme verschwindet. Wie noch gezeigt wird,
kann man sich diese Amplitudenfunktion bei der Detektion des zeitlichen Versatzes

zu Hilfe nehmen.

7.4 Entfaltung von verrauschten Daten

Im folgenden werden die im vorigen Kapitel vorgestellten Untersuchungen zur Para-

meterwahl auf verrauschte Daten ausgeweitet.

7.4.1 Modell zum Rauschen, Monte-Carlo-Simulationen

Da der Entfaltungsalgorithmus auf die Konzentrations-Zeit-Kurven, also die kon-
vertierten MR-Signal-Zeit-Kurven angewandt wird, mufs das Rauschen der Signal-
Kurven in die Konzentrations-Zeit-Kurven propagiert werden. Wie nachfolgend ge-
zeigt wird, ist das Rauschen der Konzentrations-Zeit Kurven abhingig vom entspre-
chenden Signalwert.

Die Methode der Fehlerfortpflanzung fiihrt mit der in Kapitel 6.2 vorgestellten Glei-
chung zur Konvertierung der Signalkurven (s. Gl. 6.3) zur Varianz o2, der Konzen-
tration C:

aC\? oC \?
2 _ 2 2
Oc = <8—S0) . 050 + <W(t)) . US(t)' (712)
S(t) beschreibt die Signal-Zeit Kurve, Sy ist der Pra-Kontrast-Signalwert. Gilt fiir
die zeitunabhéngige Standardabweichung des Signals og(;) = o, folgt fiir die Stan-
dardabweichung des baseline Signals: og, = 0/y/n, wenn die baseline mit n Bildern

berechnet wurde.
Dann folgt mit Gl. 6.3:

02 = (’;};’)2 (S(t)Q + ~ ‘15(%) : (7.13)

Die Standardabweichung o¢(t) ergibt sich daraus zu

t) = ALY <i>2 1
e = sortE \\s®)) Tn
o k .

Das zeitunabhéngige Rauschen der Signalkurve setzt sich somit als zeitabhingiger
Fehler in die Konzentrationskurve fort. Die Abhéingigkeit der Standardabweichung
oc(t) von S(t) bedeutet, daf zur Abschitzung des Rauschens der Konzentrations-

kurven in jedem Fall die Signalkurven zugrundegelegt werden miissen.
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Um Rauschen in die Konzentrationskurven einzufithren, geht man folgendermafsen
vor: Die im vorherigen Kapitel modellierten Konzentrationskurven werden mit Hilfe

von Gl. 6.3 in Signalkurven konvertiert:

o) - TE) |

S(t) = S -exp <— :

(7.15)

Entsprechend der experimentell gefundenen Signal-Zeit-Verldufe werden die Varia-
blen Sy und k angepaft: Sy = 150, £ = 10 ms mM. Der daraus resultierende Signal-
abfall liegt fiir die vorgegebenen Konzentrationskurven zwischen 40% und 75%.

Das Rauschen im MR-Signal kann als zeitunabhéngig und gaufiverteilt um die vom
Signalwert unabhéngige konstante Standardabweichung og(;) angenommen werden.
Zu den Signalkurven wird dann gaufsverteiltes Rauschen addiert, wobei die Breite

der Verteilung durch den in den Simulationen vorgegebenen SNR bestimmt wird:

S(t), = S()+ sy - G
150

= S+ gy - @ (7.16)

G kennzeichnet die normalverteilte Zufallsgrofe mit Mittelwert Null und Varianz
eins, die fiir jede Simulation neu bestimmt wurde. Dem Rauschen im baseline Wert
wird mit Sp, = S(t),/3 Rechnung getragen (s. o.). Anschliefend werden die Signal-
kurven mit Hilfe von Gl. 6.3 riickkonvertiert und durchlaufen den Entfaltungsalgo-
rithmus.

Die Simulationsrechnungen wurden fiir SNR = 10, 20, 30, ..., 100 durchgefiihrt. Fiir
jeden Wert von SNR wurde in 1000 Durchléufen jeweils die mittlere quadratische Ab-
weichung x? (pro Datenpunkt) der Residuenkurve R von der Modellfunktion LRF
sowie die relative MTT analog zur Berechnung in Kapitel 7.3 bestimmt. Die Ergeb-
nisse werden als Mittelwerte der beiden Grofen als Funktion der jeweils untersuchten

Parameter dargestellt.

7.4.2 Ergebnisse
Anzahl der Polynome

Die Ergebnisse bei Variation der Polynomzahl sind in Abb. 7.6 fiir vier verschiedene
SNR dargestellt. Zwei verschiedene Kombinationen der Ausgangskurven AIF und
LRF wurden ausgewéhlt (a), (b), um die Bandbreite des Konvergenzverhaltens zu
demonstrieren. Bereits fiir SNR = 100 konvergieren die Losungsfunktionen nicht fiir
n — oo. X zeigt ein Minimum in Abhingigkeit von n, welches fiir abnehmende
SNR enger wird und sich zu kleineren n verschiebt. Ebenso zeigt die relative MTT
Konvergenz bis zu einem optimalen Wert n, der fiir das gesamte untersuchte SNR

Intervall zwischen n = 4 und n = 7 liegt. Da die Standardabweichungen schnell



7.4. ENTFALTUNG VON VERRAUSCHTEN DATEN 59

sehr grofs werden, wurde auf die Darstellung aller Fehlerbalken verzichtet. Um einen
Uberblick zur Reproduzierbarkeit der Losungen zu erhalten, ist in Abbildung 7.6 (d)
der relative Fehler SD(MTT,)/mean(MTT,) gesondert gezeigt. Fiir kleine SNR ist
die Reproduzierbarkeit bereits fiir n > 6 nicht mehr gegeben. Wihlt man n = 4, 14t
sich die MTT unabhingig vom SNR auf 10% genau bestimmen, fiir SNR = 50 liegt

der Fehler nur noch bei wenigen Prozent.
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Abbildung 7.6: Simulationsergebnisse der Entfaltung von verrauschten Daten bei
Variation der Polynomzahl. Dargestellt sind die mittlere quadratische Abweichung
x? zweier Kombinationen von Ausgangsfunktionen ((a), (b)). Fiir die Kombination
aus (a) sind die relativen mittleren Transitzeiten (c¢) und die relativen Fehler der
mittleren Transitzeit (d) fiir vier verschiedene Werte von SNR gezeigt. Fiir jedes
SNR findet man einen optimalen Wert n, fiir welchen die Ubereinstimmung mit der

Modellkurve maximal wird.
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Zeitfenster

Da der Einflufs eines festen Zeitfensters auf Gewebekurven mit langer Transitzeit am
grofiten ist, werden nachfolgend nur die Ergebnisse fiir die LRF mit MTT = 12s

prasentiert.
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Abbildung 7.7: Simulationsergebnisse der Entfaltung von verrauschten Daten als
Funktion des Zeitfensters. Dargestellt ist die mittlere quadratische Abweichung x?
von der Modellfunktion (a) sowie die relative MTT (b) fiir die mittlere AIF (AIF2)
in Kombination mit der langsten MTT, n = 5 und unterschiedliche SNR.

Abbildung 7.7 zeigt, da die oben gegebene Empfehlung fiir die Breite des Zeitfensters
bis zu SNR = 20 Giiltigkeit besitzt. Fiir abnehmendes SNR werden die Losungskur-
ven fiir zu knapp bemessene Zeitfenster instabil, so dafs die systematischen Fehler in
zuféllige Fehler iibergehen. Um dies zu verhindern, mufs fiir SNR = 10 das Zeitfenster
etwa das Vierfache der MTT ausmachen. Bei der Entfaltung von Gewebekurven mit

kiirzerer Transitzeit bildet x? ein Minimum fiir ein optimal gewihltes Zeitfenster.

Abtastrate

Die Ergebnisse bei Variation der Abtastrate sind in Abb. 7.8 beispielhaft fiir vier
verschiedene SNR dargestellt.

Der Einfluf von Rauschen wird erst fiir SNR = 10 evident. Die systematische Uber-
schitzung der MTT bleibt fiir verrauschte Daten bestehen, wird bis einschlieflich
SNR = 20 aber auch nicht grofer. Die Ergebnisse sind fiir alle AIFs dhnlich.

Die Genauigkeit der Entfaltung scheint bislang in erster Linie limitiert durch die
zeitliche Auflésung der Datenreihe. Daher wird in Kapitel 7.4.3 der systematische
Fehler aufgrund der begrenzten Auflésung in direkter Anlehnung an experimentel-
le Gegebenheiten quantifiziert bzw. gezeigt, wie er durch Interpolation minimiert

werden kann.
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Abbildung 7.8: Simulationsergebnisse der Entfaltung von verrauschten Daten als
Funktion der Abtastrate. (a) zeigt die mittlere quadratische Abweichung x? von der
Modellfunktion, (b) die relative Transitzeit fiir die schmale AIF (AIF1) in Kombi-
nation mit der schmalen LRF fiir n = 5. (Man beachte, daf die relative MTT nicht

gegen den Wert 1 konvergiert, da n = 5 gewéhlt wurde, s. o.)

Zeitlicher Versatz

Die Ergebnisse fiir x? und der relativen MTT als Funktion des zeitlichen Versatzes
zwischen AIF und Gewebekurve sind in Abb. 7.9 beispielhaft fiir zwei Kombinationen
und vier verschiedene SNR gezeigt. Der Einflut von Rauschen auf den Kurvenverlauf
von x? ist minimal, dagegen wird die Bestimmung der relativen MTT fiir kleine SNR
und negativ wachsende Zeitverschiebungen instabil. Dies ist darauf zuriickzufiihren,
daf man mit wachsendem negativen Zeitversatz sich der Umgebung einer Singularitét

von MTT, néhert, wo fiir die berechneten Residuenfunktionen gilt: R(0) ~ 0.

7.4.3 Optimierungskriterien fiir die Parameterwahl im Experiment

Anhand der Ergebnisse des letzten Kapitels soll hier die Vorgehensweise bei der Para-
meterwahl fiir die Auswertung von dynamischen MR-Datensétzen getroffen werden.
Die Bestimmung der Polynomzahl n muf sich am SNR der im Experiment gewonne-
nen Datenséitze orientieren. Mit SNR = 30 wird eine untere Abschitzung getroffen.
Die Stabilitdt der Losungen wird durch Festsetzen von n = 5 gewdhrleistet. Der
systematische Fehler in der MTT durch diese Reduktion der Dimension des Lo-
sungsfunktionsraumes liegt fiir die oben untersuchten LRFs bei maximal 10%.

Wie oben gezeigt, muf ein zeitlicher Versatz zwischen AIF und Gewebekurve beriick-
sichtigt werden, da sonst die mittlere Transitzeit fiir A7 < 0 systematisch iiberschétzt
und fiir A7 > 0 systematisch unterschétzt wird. Daraus ergibt sich die Frage, wie
man diesen Parameter mdglichst genau bestimmen kann.

Da die Residuenfunktion R(t) die Antwort auf einen instantanen Bolus darstellt, zum
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Abbildung 7.9: Simulationsergebnisse der Entfaltung von verrauschten Datensét-
zen als Funktion des zeitlichen Versatzes zwischen AIF und Gewebekurve. Beispiel-
haft gezeigt ist die mittlere quadratische Abweichung x?(a) von der Modellfunktion
fiir AIF2, MTT = 8s und n = 6 sowie die daraus resultierende relative Transitzeit
(b). Fiir AIF1, MTT = 4s und n = 6 zeigt (c) ein breiteres Minimum und ein spé-
teres Einsetzen der instabilen Losungen fiir negative Zeitversitze (d). In (b) wurde
zugunsten der Ubersichtlichkeit auf die Darstellung der restlichen Fehlerbalken fiir

AT < 0 Zeitversatze verzichtet.

Zeitpunkt ¢ = 0 also die gesamte KM-Menge im Voxel vorhanden ist, muf R(#) eine
monoton fallende Funktion sein mit Ry,q, = R(0). Der zeitliche Versatz At wird aus
der Bedingung bestimmt, daf R(t, A7) moglichst wenig oszilliert. Als Mafs fiir die
Monotonie wird die Summe des Betrages der k lokalen Extrema mit Positionen
definiert:
k

> |R(t, AT)| = min(ArT). (7.17)

i=0
In dieser Summe sind die Randextrema nicht enthalten, so dafs die Funktion jenes At
sehr gut identifiziert, fiir welches sich das Randmaximum R(0) nach rechts zu ¢ > 0

verschiebt. Wie die Simulationsrechnungen zeigten, stimmt die Lage des absoluten
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Minimums der Amplitudenfunktion sehr gut mit der (im Experiment nicht ermittel-
baren) Lage des absoluten Minimums der x? Funktion iiberein (s. auch Abb. 7.5 (d)).
Die Anzahl der Zeitpunkte N wird aus einem den Daten angepafiten Intervall be-
stimmt. Wie gezeigt, sollte das Zeitintervall etwa 3 — 4 mal grofer sein als die er-
wartete MTT. Da sich fiir kurze Transitzeiten ein Minimum von 2 als Funktion der
Breite des Zeitfensters ausbildet (fiir kleine MTT fiihrt die Verwendung zu vieler
Datenpunkte nur zur Erhohung des Rauschanteils und liefert keine Information iiber
die Residuenfunktion), wird zur Bestimmung des optimalen N aus einem angepafsten
Werteintervall das Minimum folgender Funktion gesucht: Die mittlere quadratische
Abweichung pro Datenpunkt der mit der AIF riickgefalteten Residuenfunktion Ry (¢)

von der gemessenen Gewebekurve C(t):

1< .
= > ((Ry ® AIF)(t;) — C(t;))* — min(N) (7.18)
1=0
Wie die Simulationsrechnungen zeigten, entsprach die Lage dieses Minimums der des
Minimums von x? als Funktion von N, der Abweichung der Modellfunktion LRF von
R (Gl 7.10).

u 1Hz s a

estimated MTT [s]

0 . . . . | . . . . |
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Abbildung 7.10: Simulationsergebnisse der Entfaltung fiir SNR = 30 und n = 5
bei festem Zeitfenster. Dargestellt ist die nach der Entfaltung mit der AIF'1 ermit-
telte MTT als Funktion der wahren MTT fiir Datenreihen, die mit 1 Hz und 4 Hz

akquiriert wurden sowie die auf 2 Hz spline-interpolierte 1 Hz-Datenreihe.

Die Abtastrate des MR-Datensatzes ist im Experiment limitiert. Aus den Simulati-
onsrechnungen ergab sich fiir niedrige Abtastraten ein hoher systematischer Fehler.

Werden die Konzentrations-Zeit-Kurven spline-interpoliert [47], wird der systemati-
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sche Fehler sehr viel geringer. Abbildung 7.10 zeigt bei Vorgabe einer exponentiellen
LRF fiir SNR = 30 und n = 5 die Genauigkeit der M'TT-Bestimmung.

Durch die Interpolation kénnen die Abweichungen reduziert werden, so daf die Er-
gebnisse dhnlich denen der mit 4 Hz gesampelten Datenreihe sind. Kleine MTTs
(< 45s) werden iiberschétzt, was nicht auf eine zu geringe Abtastrate zuriickgefiihrt
werden kann (s. Abb. 7.10). Die Uberschiitzung ist in Einklang mit Abb. 7.2 (a).

Tatséchlich kénnen fiir n = 6 auch kleine MT7Ts reproduziert werden.



Kapitel 8

MR-Melitechnik

Die suszeptibilitatsgewichtete dynamische MRT soll im Hinblick auf die Anwen-
dung in der Nierendiagnostik untersucht werden. Das folgende Kapitel stellt die
MR-Sequenzen vor, die fiir den Finsatz im Tiermodell und am Patienten entwickelt

wurden.

8.1 MR-Meftechnik am Tiermodell

In Kapitel 6 wurde dargelegt, dafs zur quantitativen Bestimmung des RBV und des
RBF in der Niere neben dem Konzentrations-Zeit-Verlauf im Nierengewebe auch
der Konzentrations-Zeit-Verlauf in einem zufithrenden Geféf, die arterielle Input-
Funktion (AIF'), bekannt sein muf. Beide Datenreihen werden aus den entsprechen-
den Signal-Zeit-Kurven zweier Schichten gewonnen, die simultan mit einer FLASH-
Sequenz akquiriert werden. Die FLASH-Sequenz erfiillt mit ihrer inherenten Sensi-
tivitdt auf Suszeptibilitdtsinderungen und durch die Echoakquisition mit Hilfe von
Gradientenschaltungen die Grundvoraussetzungen einer schnellen T2*-gewichteten

Bildgebungssequenz.

8.1.1 Entwicklung der FLASH-Bildgebungssequenz

Da das Blutvolumen in der Niere mit rund 20 ml/100 g Gewebe sehr hoch ist, erhélt
man auch fiir die KM-Konzentration im Gewebe relativ hohe Werte, so dafs schon
bei kurzen Echozeiten aufgrund des starken T2*-Effektes ein signifikanter Signalab-
fall beobachtet wird. Die Aufnahme der Nierenschicht kann daher mit der gleichen
Echozeit erfolgen wie die Aufnahme der Nierenarterie. Dies ist vorteilhaft, da eine
kurze Echozeit eine schnelle Bildaufnahme mit kurzer Sequenz-Repetitionszeit TR
ermoglicht. Die Echozeit mufs so gewédhlt werden, daf im Nierengewebe ein signi-
fikanter Signalabfall wahrend der Boluspassage des KMs detektiert werden kann.
Gleichzeitig darf die Signalintensitdt der Nierenarterie nicht ins Rauschen abfallen.
Die Wahl der Echozeit ist somit auch abhéngig von der Dosis und der Injektions-
geschwindigkeit des KM-Bolus, da die Peak-Bolus-Konzentration iiber die maximale

Anderung der Querrelaxationsrate den maximalen Signalabfall bestimmt. Mit der

65
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Wahl einer Echozeit von TE = 6ms wird diese Bedingung fiir die in Kapitel 10
beschriebenen Experimente erfiillt.

Die Mefzeit pro Bild T4 sollte moglichst kurz sein (< MTT). Da sich T4 aus dem
Produkt der Anzahl der Phasenkodierschritte Np und der Sequenzrepetitionszeit TR
ergibt, stehen sich die Forderungen nach hoher zeitlicher und guter ortlicher Aufls-
sung entgegen. Nach den Ergebnissen aus Kapitel 7 1dft sich fiir die zeitliche Auflé-
sung ein oberer Grenzwert von zwei Sekunden angeben, fiir den die systematischen
Fehler fiir kleine MTT noch akzeptabel sind. Vermindert man die Zahl der Pha-
senkodierschritte Np, kann die unvollsténdig aufgenommene Rohdatenmatrix durch
Auffiillen von Nullen (sogenanntes Zerofilling) auf eine N x N Matrix vervollstandigt
werden.

Um eine starke T2*-Wichtung des FLASH-Signals zur erreichen, muf der Einfluf§ der
longitudinalen Relaxationszeit T'1 auf die Signalintensitét mdéglichst gering gehalten
werden. Wie noch gezeigt wird, sind die durch den KM-Bolus induzierten Anderun-
gen in den Relaxationsraten R1 und R2* iiber einen grofen Wertebereich verteilt.
Diese Streuung macht eine (fiir alle R2* giiltige) Optimierung der Sequenzparame-
ter a (Flipwinkel) und TR unmdglich. Im Prinzip wird nach Gl. 3.18 die relative
Signalinderung S/Sy fiir TR — oo und a — 0 unabhiingig von T'1-Anderungen.
Lange Repetitionszeiten will man aber gerade vermeiden, und fiir « — 0 geht natiir-
lich die transversale Magnetisierungskomponente ebenso gegen Null. Der Flipwinkel
wird mit o = 12° so klein gewidhlt, daf noch ausreichend Signal vorhanden ist. Auf-
grund der geforderten hohen Zeitauflosung sollte T'R moglichst klein sein. Mit einer
Echozeit von TE = 6 ms kann man — unter den unten aufgefithrten Bedingungen —
ein minimales TR von TR = 11,5 ms erreichen.

Nimmt man die Rohdatensétze beider Schichten nicht einzeln nacheinander, sondern
zeilenweise zwischen beiden Schichten wechselnd auf, so erhédlt man eine effektive
Repetitionszeit von TRy = 2+ TR. TR, nicht TR bestimmt die Dauer der T'1-
Relaxation zwischen zwei Anregungen. Der Einfluft von T1-Effekten kann dadurch
verringert werden, ohne die Zeitauflosung zu reduzieren.

Durch den Blutfluf werden die Spins im Blut in der Zeitspanne zwischen Phasenko-
dierung und Datenakquisition verschoben. Dies bedeutet, daft gradienteninduzierte
Phasenverschiebungen durch flufinduzierte Phasenverschiebungen {iiberlagert wer-
den, was zu einer fehlerhaften Ortskodierung fithrt. Die entwickelte Sequenz ist fiir
beide Schichten flultkompensiert, d. h. die durch eine gerichtete Bewegung der Spins
zusétzlich hervorgerufene Dephasierung wird kompensiert.

Dem bipolaren Gradientenpuls sowohl in Schichtselektions- als auch in Ausleserich-
tung wird ein zusétzlicher bipolarer Puls umgekehrter Polaritit nachgestellt. Die
beiden mittleren Pulse kdnnen zu einem Puls zusammengefait werden. Eine solche
Gradientenfolge ist flufkompensiert in 1. Ordnung, wenn sich ihr nulltes und erstes

Moment jeweils zu Null addieren [55]. Die durch eine konstante Geschwindigkeit
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induzierten Phasenverschiebungen werden korrigiert.

Die Berechnung der Gradientenziige erfolgt unter der Nebenbedingung, daft die Fluf-
kompensation moglichst wenig Zeit in Anspruch nimmt, um die Echozeit nicht zu
verldngern. Auflerdem miissen die durch den Tomographen gegebenen technischen
Randbedingungen von maximaler Gradientenstirke (Gpae = 25 mT/m) und maxi-
maler Steilheit der Gradientenrampen (rise time: (dG /dt)mar = 25 mT/(m - 600 us))
beriicksichtigt werden. Abbildung 8.1 zeigt das Sequenzschema der implementierten
FLASH-Sequenz.
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Abbildung 8.1: Sequenzschema der flufkkompensierten FLASH-Sequenz. Zum Echo-
zeitpunkt verschwinden fiir den Gradientenzug sowohl in Schichtselektions- als auch
in Ausleserichtung jeweils das nullte und erste Moment (schraffierte Fliche). Fiir je-
de Kodierrichtung wird am Sequenzende ein Spoilergradient bzw. Rephasiergradient
geschaltet, der die iibrige Transversalmagnetisierung vor einer erneuten Kleinwinke-

lanregung vollstédndig dephasiert.

Der Autbau entspricht weitgehend dem in Kap. 3.2 dargestellten prinzipiellen Sche-
ma einer Gradientenecho-Sequenz. Hinzu kommen die Gradientenziige zur Flufs-

kompensation sowie der Rephasiergradient in Phasenkodierrichtung und die Spoiler-
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Gradienten am Sequenzende.

Nach Gleichung 3.15 ist das Signal-Rausch-Verhéltnis umgekehrt proportional zur
Quadratwurzel der Bandbreite der Auslesefrequenz. Die Ursache liegt darin, daf das
MR-Signal nach seiner Akquisition einer Filterung mit Tiefpalt unterzogen wird. Die
Grenzfrequenz des Tiefpasses sinkt mit abnehmender Bandbreite. Das im Frequenz-
raum gleichméifig verteilte Rauschen l&ft sich somit durch eine Reduktion der Aus-
lesebandbreite stirker unterdriicken. Die Auslesezeit der hier vorgestellten Sequenz
betrégt 5128 us, was einer Bandbreite von 195 Hz/Pixel entspricht.

Werden bei einem FOV von 200 x 200 cm? 84 Phasenkodierschritte aufgenommen,
erreicht man eine in-plane-Ortsauflésung von 2,4 x 1,6 mm? bei einer gewihlten
Schichtdicke von 5 mm. Die zeitliche Aufldsung pro Bild betrigt etwa 2s. Ein dyna-

mischer MR-Datensatz umfaftt zwei Schichten mit jeweils 60 Bildern.

8.1.2 Messung der Relaxivititen

Wie in Kapitel 6.2 dargelegt wurde, werden die gemessenen Signal-Zeit-Kurven un-
ter Annahme einer reinen Suszeptibilitdtswichtung in Konzentrations-Zeit-Kurven
konvertiert (s. GL. 6.3). In Wirklichkeit werden aber durch das KM auch die Relaxa-
tionsraten R1 = 1/T'1 und R2 = 1/T2 des Blutes erhoht. Um eine Abschitzung fiir
den Fehler, der sich aus der Vernachlissigung dieser Anderung ergibt, zu erhalten,
wurden die Relaxationsraten in Abhéngigkeit von der KM-Konzentration in wvitro
bestimmt.

Plasma- und Blutproben (Vollblut, HCT = 55%) wurden mit NC100150 titriert
und jeweils zwei Verdiinnungsreihen durch iteratives Verdiinnen hergestellt. Der
Wertebereich sowohl fiir die Blutproben als auch fiir die Plasmaproben reichte von
0 — 3,5mM Fe. Fiir die zu erwartenden weit streuenden Wertebereiche der Relaxivi-
tdten R1 und R2 liefert die Relaxometrie am Kernspintomographen erste Abschét-
zungen. Sehr genau lassen sich die Relaxationsraten mit Hilfe eines MR Spektrome-
ters bestimmen. Da die longitudinale Relaxationszeit T'1 eine Funktion des dufleren
B-Feldes ist, mufs die Grundfeldstédrke mit der am Tomographen von By = 1,5T
iibereinstimmen.

In der MR-Spektroskopie mifst man das Spektrum des MR-Signals. Die Fouriertrans-
formierte einer Exponentialfunktion ergibt eine Lorentzbande, deren Halbwertsbreite
durch die Zeitkonstante des Signalabfalls gegeben ist. Die Linienbreite des nach An-
regung des Spinsystems aufgenommenen FID (free induction decay) ist daher durch
die Querrelaxationszeit T'2* gegeben. Will man T2 bestimmen, muf die Anregung des
Spinsystems derart erfolgen, dafs der detektierte Signalabfall ausschlieflich von der
Spin-Spin-Wechselwirkung herriihrt. Dies kann durch die im Spin-Echo-Experiment
in Kapitel 2.5.2 beschriebene Pulsfolge erreicht werden.

Die Bestimmung von T'1 kann z. B. mit Hilfe der Inversion-recovery- Technik erfolgen.
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Durch Einstrahlen eines 180°-Pulses wird die Magnetisierung invertiert. Nach einer
Inversionszeit T1 klappt ein 90°-Puls die aktuelle Langsmagnetisierung in die Trans-
versalebene und der FID wird akquiriert. Wiederholt man diese Sequenz mehrmals
mit unterschiedlichen Inversionszeiten, so kann der zeitliche Verlauf der Langsma-
gnetisierung abgetastet werden, da die Hohe der spektralen Peaks der Léngsmagne-
tisierung zur Zeit T'I proportional ist.

Die Messungen zur Bestimmung der Relaxivitidten wurden von Herrn Prof. M.E. Bel-
lemann an der FH Jena, FB Medizintechnik, an einem 1,5-Tesla MR-Spektrometer
(Minispec; Bruker, Ettlingen) durchgefiihrt.

Aus den konzentrationsabhéngig gemessenen 7T'1- und 7'2-Zeiten wurden die Relaxi-

vitdten « und S von NC100150 in Blut und Plasma entsprechend den Relationen

Rl =Rly+ a-Conc
R2 = R2y+ - Conc (8.1)

bestimmt. R1y und R2y geben die nativen Relaxationsraten von Blut bzw. Plasma,

Conc ist der entsprechende Wert der KM-Konzentration in mM Fe.

8.1.3 [Ergebnisse
Beispiel eines dynamischen MRT-Datensatzes

Eine typische, mit der oben beschriebenen Sequenz aufgenommene Bildfolge aus den
Tierexperimenten ist in Abb. 8.2 gezeigt. Man sieht den Langsschnitt der linken Nie-
re, der visuell eine gute Differenzierung von Nierenmark und Nierenrinde erlaubt.
Der Kontrastmittelbolus erreicht zunéchst die Rinde — erkennbar am starken Signal-

verlust — und induziert anschlieffend auch im Mark signifikante Signaldnderungen.

Relaxivititen

Die in Blut und in Plasma gemessenen Relaxivitdten R1 und R2 sind in Abb. 8.3
als Funktion der KM-Konzentration aufgetragen. Der Meffehler ist extrem klein und
nicht darstellbar. Der aus der Probenherstellung resultierende relative Fehler kann
fiir die erste Probe jeder Verdiinnungreihe mit etwa 5% abgeschétzt werden und
pflanzt sich als systematischer Fehler fort.

Fiir alle vier Probenserien zeigte sich eine lineare Korrelation. Tabelle 8.1.3 gibt die
ermittelten Relaxivitdten sowie die entsprechenden linearen Korrelationskoeffizienten
an.

Mit Hilfe des Hamatokrit (HCT) lassen sich Plasmakonzentrationen durch Division
mit (1 — HCT) in Blutkonzentrationen umrechnen. Interessanterweise erhélt man
keine iibereinstimmenden Relaxivitidten. Vielmehr liegen die beiden longitudinalen
und die beiden transversalen Relaxivitdten fiir Blut und Plasma in der gleichen

Grofenordnung. Daraus kann man schliefen, dafs der Wasseraustausch zwischen den
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7.6s 95s 117 s

Abbildung 8.2: Dynamischer MR-Datensatz der linken Hundeniere. Gezeigt ist
ein Ausschnitt der Serie, um den Verlauf der KM-induzierten Signalinderungen zu

verfolgen. Das Signal erreicht anschliefend wieder den Pra-KM-Wert.

Kompartimenten zur Angleichung der intravasalen und intrazelluldren T'1— bzw. T'2-
Zeiten fithrt. Die Wassermolekiile im Blutplasma befinden sich mit denen der Zellen
im fast exchange regime: die durchschnittliche Verweildauer eines Wassermolekiils in
einem Erythrozyten betrigt 7 = 17ms [56] und ist damit wesentlich kleiner als die

Inversionszeit 71 bei der T'1-Bestimmung.
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Abbildung 8.3: Die Relaxationsraten R1 und R2 von Vollblut und Plasma zeigen
eine lineare Abhéingigkeit von der Fe-Konzentration (KM: NC100150, Nycomed).

Tabelle 8.1: Ergebnisse der Relaxivitdten o und 8 von NC100150 in Vollblut und
Plasma

Relaxivitat in r2

in mM~!s~! | (lineare Korrelation)

Plasma « 16,46 0,99
I} 4429 0,99
Blut o 14,73 0,98
B 55,01 0,99
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8.2 Meflitechnik am Patienten

8.2.1 Entwicklung einer FLASH-Sequenz mit Doppelecho

Wie bereits dargelegt, wird die Genauigkeit der Messung der Boluspassage auch bei
superparamagnetischen Kontrastmitteln mit starkem 7T2*-Effekt durch die auf die
Signalintensitit entgegengesetzt wirkende Verkiirzung der T'1-Zeit beeinfluftt. Da-
her ist eine Methode zur Elimination von T'1-Effekten wiinschenswert. Durch Auf-
nahme der dynamischen Bildserie mit zwei verschiedenen Echo-Zeiten kénnen 7'1-
kompensierte Bilder berechnet werden (s. Kap. 9.2.1). Nach jedem Phasenkodier-
schritt werden zwei Gradientenechos akquiriert.

Damit durch die Aufnahme des zweiten Echos die Zeitauflosung nicht um den Faktor
zwei reduziert wird, verlegt man das erste Echo zeitlich nach vorne. Aufgrund des
T2*-Zerfalls ist das SNR fiir das zweite Echo bereits wesentlich kleiner als fiir das
erste Echo. Die Berechnung der kompensierten Bilder erfolgt durch Division der
Einzelbilder (s. u.). Dadurch addiert sich der relative Rauschanteil aus den beiden
Einzelbildern. Die zweite Echozeit darf deshalb nicht zu groft gewéhlt werden, sie
sollte kleiner als das kleinstmogliche T2* wihrend der KM-Passage sein. Andererseits

wird die T'2*-induzierte Signaldnderung im kompensierten Bild Sp9+ (s. Gl. 9.3) nach

. . - TE,
dSry- _ (TE2 - TEI) _weeren  TEy Ihy (8.2)
dT2" (T2+)2 (T2*)?

fir T2* > TE.; immer geringer und ein optimaler Echoabstand TE.y wiirde im
Bereich von T2* liegen. Diesen beiden gegenldufigen Bedingungen wurde mit einem
Kompromift durch die Wahl von TE1 = 4,5ms und TE2 = 9,0ms entsprochen. Der
Flipwinkel wird bei ¢ = 12° belassen, kann aber aufgrund der Kompensationsmog-
lichkeit auch grofser gewdhlt werden, um ein hoheres SNR zu erhalten.

Mit diesen Echozeiten bietet sich auferdem die Mdéglichkeit, wahlweise nur mit TE1
oder TE2 7u rechnen. Die Bilder der kurzen Echozeit konnen zur Bestimmung der
arteriellen Inputfunktion zugrundegelegt werden, da hier das Signalminimum nicht
im Rauschen liegt. Mit den Bildern der langen Echozeit kann die Gewebekurve be-
rechnet werden, da die KM-induzierten Signaldnderungen ausgeprigter sind als mit
kurzer Echozeit.

Die Festlegung auf diese beiden Echozeiten hat den zusétzlichen Vorteil, dafs fiir
beide Aufnahmen das Protonensignal von Fett und Wasser in Phase ist: Bei einer
chemischen Verschiebung von 3,5 ppm gilt fiir den Abstand ATE zweier in-phase-
Bedingungen: ATE = 1/(3,5ppm - yBg) = 6,7ms/By (inT). Fiir Grenzschichten
des Gewebes zwischen Fett und Wasser interferiert das H-Signal aus Fett und aus
Wasser somit fiir Vielfache der Echozeit TE = 6,7ms/1,5T = 4,5 ms konstruktiv.

Um Phasenfehler aufgrund des Offsets zu vermeiden, sollten die Auslesegradienten

von gleicher Polaritdt sein, d.h. die Echoaufnahme erfolgt symmetrisch.
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Wie schon in der single-echo-Sequenz sind die Gradientenziige in Schichtselektions-
und Ausleserichtung flukkompensiert. In Ausleserichtung miissen jetzt zwei Auslese-
gradienten flufkompensiert werden, was fiir die oben angegebenen Echozeiten und
Randbedingungen noch méglich ist.

Die Auslesezeit beider Echos der hier vorgestellten Sequenz betragt 2564 us, daraus
folgt eine Bandbreite von 390 Hz/Pixel. Die Flufkompensation beider Auslesegradi-
enten erfordert also eine Verkiirzung der Auslesezeit und damit eine Verminderung
des SNR.

Die minimale Sequenzrepetitionszeit liegt bei TR = 12s. Um die Zeitauflésung des
Datensatzes zu erhéhen, wird nur eine Schicht akquiriert. Die Positionierung dieser
Schicht mufs die gleichzeitige Bestimmung der AIF und der Gewebekurven ermogli-
chen und wird in Kap. 11 gezeigt.

Werden bei einem FOV von 350 x 350 mm? 86 Phasenkodierschritte aufgenommen
und interpoliert man anschlieffend die Rohdatenmatrix auf 128 x 128, erreicht man
eine in-plane-Ortsauflésung von 2,7 x 2, 7mm? bei einer Schichtdicke von 6 mm. Die
zeitliche Auflgsung pro Bild betrigt 1s. Ein dynamischer MR-Datensatz umfaft eine
Schicht mit 120 Bildern.

8.2.2 Ergebnisse
Beispiel eines dynamischen MRT-Datensatzes mit Doppelecho

Eine typische mit der oben beschriebenen Sequenz aufgenommene Bildfolge eines
Patienten ist in Abb. 8.4 fiir beide Echozeiten gezeigt (linke Spalte: TE = 4,5ms,
rechte Spalte: TE = 9ms). Das Schnittbild zeigt beide Nieren sowie einen Anschnitt
der Aorta (oben Mitte), aus dem die AIF' bestimmt wird. Das KM induziert zunéchst
in der Aorta einen Signalabfall und strémt anschliefend in die rechte Niere (im Bild
links), dann — etwas verzogert — in die linke Niere. Deutlich erkennbar ist das un-
terschiedliche Kontrastverhalten beider Datensdtze. Das Signal erreicht anschliefend
den Pra-KM-Wert.

Wie erwartet, zeigt die Bildfolge der kurzen Echozeit fiir den Signalverlauf in der
Niere deutlich weniger Kontrast als die Bildserie der langen Echozeit. Dagegen ist

der Signalabfall in der Aorta auch fiir die kurze Echozeit ausgeprégt.
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Abbildung 8.4: Dynamischer MR-Datensatz eines Patienten (linke Spalte: TE =
4,5ms, rechte Spalte: TE = 9,0ms). Gezeigt ist ein zeitlicher Ausschnitt, der die
Boluspassage des KM verfolgt.



Kapitel 9

Datenanalyse

Dieses Kapitel beschreibt, wie aus den aufgenommenen MR-Datensétzen Parameter-
bilder (maps) berechnet werden, welche bildpunktweise eine Darstellung der h&mo-
dynamischen Parameter ergeben.

Mit Hilfe der in Kapitel 8.1.3 berechneten Relaxivitdten wird auflerdem ein Modell
zur Abschétzung des Fehlers aufgrund der Vernachlassigung von Relaxationseffekten

vorgestellt.

9.1 Datenanalyse im Tiermodell

9.1.1 Parameterbestimmung

Die aufgenommenen MR-Bildserien wurden iiber Ethernet vom MR-Host-Rechner
zur Weiterverarbeitung auf einen PC gespielt. Die Software zur Bildverarbeitung
wurde vollstandig in der betriebssystemunabhingigen Programmiersprache IDL (Re-
search Systems, Inc.) implementiert.

Fiir jeden Bildpunkt der beiden Schichten (Arterie und Niere) wird aus der Signal-
Zeit-Kurve die entsprechende Konzentrations-Zeit-Kurve nach Gl. 6.3 berechnet. Der
Proportionalitdtsfaktor k£ zwischen KM-Konzentration und induzierter Relaxations-
erh6hung AR2* wird fiir beide Schichten als identisch angenommen. Diese Annahme
wird in Kap. 12 diskutiert.

Die Bestimmung der AIF erfolgt aus Pixeln des Querschnitts der Nierenarterie. Bei
einem Durchmesser von maximal 1 cm liegen im Schnitt hochstens neun Pixel voll-
stdndig im Querschnitt. Um die Bestimmung zu standardisieren, werden zunéchst
folgende Parameter einer diesen Querschnitt umfassenden ROI (region of interest)
berechnet: der Zeitpunkt des Bolusmaximums sowie der zeitliche Schwerpunkt der
Konzentrations-Zeit-Kurve. Diese Parameter eignen sich, um die Arterie von umlie-
genden Gewebe zu trennen. Aus dieser Vorselektion werden dann die Voxel mit den
héchsten Maximalwerten als jene mit dem héchsten Blutgehalt identifiziert, so daf
Teilvolumeneffekte minimiert werden [57].

Das regionale Blutvolumen wird nach Gleichung 6.12 berechnet. Da feste Integrati-

onsgrenzen aufgrund der zu erwartenden Streuung der MTT nicht sinnvoll sind, wird

75
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die Ableitung einer gamma-Funktion an die Konzentrations-Zeit-Kurven angepaft.
Dadurch werden (aufer fiir extrem lange MT7T') Rezirkulationsbeitrige eliminiert.
Die Entfaltung der Gewebekurven mit der AIF erfolgt pixelweise und nach der in
Kap. 7 beschriebenen Methode. Fiir die Grofe des Zeitfensters wird ein an die Daten
angepasstes Intervall vorgegeben: die Anzahl der Datenpunkte liegt zwischen 13 und
19. Bei einer zeitlichen Auflésung von knapp zwei Sekunden pro Bild erhilt man ein
Zeitfenster von ungefihr 25 bis 37 Sekunden. Die Anzahl der Polynome wird konstant
gehalten: n = 5. Die Gewebekurve wird spline-interpoliert [47], um den zeitlichen
Versatz gegeniiber der AIF zu bestimmen und den systematischen Fehler durch die
Entfaltung zu minimieren (s. Kap. 7.4.3). Aus den Residuenfunktionen erhilt man
nach GI. 6.14 die mittlere Transitzeit und aus dem Zentralen Volumen Theorem folgt
der regionale Blutfluf.

In die berechneten himodynamischen Karten lassen sich ROIs einzeichnen. Fiir diese
kénnen dann Mittelwerte und Standardabweichungen der drei Parameter (RBV, RBF
und MTT) bestimmt werden.

9.1.2 Einfluff der Relaxivitidten in single-echo-Bildern

Um den durch die Verwendung von Gl. 6.3 eingefiihrten Fehler abzuschétzen, wurde
folgende Simulation durchgefiihrt: Fiir den KM-Bolus im arteriellen Blut wurde ein
Konzentrations-Zeit-Profil definiert. Hierzu wurde als Funktion die Ableitung der
~v-Funktion mit einem Offset nach Bolusdurchgang verwendet. Fiir die Peak-Bolus-
Konzentration und die Gleichgewichts-Konzentration nach dem Bolusdurchgang wur-
den Werte von 3,0mM und 0,28 mM abgeschitzt. Der Wert der Konzentration im
steady state entsprach dem mittleren Wert aus der tierexperimentellen Studie, so wie
er fiilnf Minuten nach der Bolusinjektion durch Blutentnahme ermittelt wurde (ICP-
Analyse). Der Wert der Peak-Bolus-Konzentration wurde als rund 10 mal héher als
der Gleichgewichts-Wert abgeschétzt. Basierend auf den simulierten Konzentrations-
Zeit-Kurven und der experimentell bestimmten Relation zwischen den Relaxations-
raten R1 und R2 und der KM-Konzentration im Blut wurden Signal-Zeit-Verldufe
nach der Signal-Gleichung der FLASH Pulssequenz berechnet:

Spiut(t) o 1 —1C(:s§1-(gl)(0) - B5(C) - exp (— TEk' C) mit
Ei(C) = exp(—Rl-TR), (9.1)
Ey(C) = exp(—R2-TE).

C gibt die KM-Konzentration an, « den Flipwinkel. Die ersten beiden Faktoren der
Gleichung beschreiben die Signaldnderung, die durch eine Verkiirzung der Relaxa-
tionszeiten T'1 und 72 induziert wird. Der dritte Faktor beschreibt die Signalénde-

rung durch den langreichweitigen Suszeptibilitéitseffekt. Zur Berechnung wurden fiir
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k Werte von 10 mM ms, 5 mM ms und 3 mM ms angenommen. Diese Werte sind den
beobachteten Signaldnderungen im Experiment angepafit. Der grofite Wert reprisen-
tiert den schwichsten Suszeptibilitdtseffekt und gibt daher eine obere Grenze fiir die
aus T'1- und T2-Effekten resultierenden Fehler an [58]. Fiir TR, TE sowie a werden
die Werte der in Kap. 8.1.1 beschriebenen Sequenz verwendet.

Aus den simulierten Signal-Zeit-Kurven wurden nach Gl. 6.3 Konzentrations-Zeit-
Kurven berechnet und mit dem Ausgangsprofil verglichen.

Fiir die Gewebekurven wurde ebenfalls ein Konzentrations-Profil definiert. Die Kur-
ve errechnete sich analog zum Simulationsschema von Kap. 7 aus Faltung der AIF
mit einer exponentiellen Antwortfunktion. Bolusmaximum und AUC wurden so an-
gepalkt, dafs die Berechnung von RBV nach Gl. 6.12 einen Wert von etwa RBV =
20ml/100 g Gewebe lieferte. Die Konzentrationskurve spiegelt somit die Voxelkon-
zentration wider und nicht die KM-Konzentration in den Geféfien, fiir die obige
Blutkonzentration zugrundegelegt wird. Das Signal des Organgewebes wird in zwei
Anteile separiert, den intravasalen Anteil S;, und den extravasalen Anteil Se,. Der re-

lative Anteil des Blutvolumens am Organgewebe wird mit f = 20% abgeschitzt [32]:

SGewebe X f . Siv + (1 - f) . Sev- (9'2)

Der intravaskulére Anteil S;, errechnet sich nach dem in GI. 9.1 angegebenen Term.
Der extravasale Anteil S, dagegen enthélt nur die Beschreibung des Suszeptibilitéts-
effektes: Se, = exp(—TE - C/k). Fiir C wird das simulierte Gewebeprofil eingesetzt.
Voraussetzung fiir die Giiltigkeit der Abschétzungen ist, daf sich die KM-induzierte
Anderung der Relaxationsraten R1 und R2 — im Unterschied zum Suszeptibilitits-
effekt — auf das Verteilungsvolumen des KMs (den Intravasalraum) beschrénkt. In
Wirklichkeit findet ein Wasseraustausch zwischen den Kompartimenten statt, der die
Relaxationsraten der Kompartimente angleicht. Da die Echozeit der verwendeten Se-
quenz sehr kurz ist, scheint die obige Ndherung gerechtfertigt. Donahue et al. [59]
haben auferdem gezeigt, daf fiir den Austausch von Wasser zwischen intravaskuld-
ren und interstitiellen Kompartimenten ein sogenannter slow ezchange angenommen

werden kann.

9.1.3 Ergebnisse und Diskussion
Parameterbestimmung

Abbildung 9.1 (a) zeigt représentativ die Signal-Zeit-Kurven in der Nierenarterie und
in zwei ROIs im Nierengewebe (Kortex und Medulla). Die entsprechenden Konzentra-
tions-Zeit-Kurven sind in (b) dargestellt. Aus der Entfaltung mit der AIF resultieren
die in Abb. 9.2 gezeigten Residuenfunktionen. Die mittleren Transitzeiten dieser
Kurven berechnen sich nach Gl. 6.14 zu MTT = 5,2s fiir den Kortex und MTT =
9,2s fiir die Medulla.
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Abbildung 9.1: Signal- und Konzentrations-Zeit-Kurven in Kortex und Medulla

einer Hundeniere sowie Signalkurve in der Nierenarterie und entsprechende AIF.
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Abbildung 9.2: Residuenkurven in Nierenkortex und -medulla, berechnet aus den
Konzentrations-Zeit-Kurven aus Abb. 9.1. Resultierende MTT: 5,2 s im Kortex, 9,2s
in der Medulla.

Die nach pixelweiser Berechnung der himodynamischen Parameter erhaltenen Kar-
ten sind in Abb. 9.3 beispielhaft fiir einen Hund gezeigt.

Im Bereich des Nierenbeckens befinden sich neben den Sammelrohren gréfere Ar-
teriolen, so dafs im Inneren des gezeigten Schnittbildes entweder keine signifikante
Signaldnderung detektiert wird oder aber die sehr starke Signaldnderung der groften
Gefifse. Das Blutvolumen von Kortex und Medulla scheint sehr dhnlich zu sein. Da-
gegen weist die mittlere Transitzeit des Kortex einen deutlich geringeren Wert auf als
die der Medulla. Im RBF-Parameterbild erkennt man die pyramidenférmigen Sau-
len des Kortex, die sich in den Markbereich einsenken. Der Blutflufs im Kortex liegt

deutlich iiber dem Wert im inneren Markbereich der Niere.
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Abbildung 9.3: Karten der himodynamischen Parameter der linken Hundeniere.
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Einfluft der Relaxivitdten in single-echo Bildern

Abbildung 9.4 zeigt die nach Gl. 6.3 geschitzten Konzentrationswerte als Funktion
der tatsichlichen Konzentration. Die Ergebnisse sind fiir drei verschiedene Werte
von k dargestellt, um die Abweichungen in Relation zur Stérke des Suszeptibili-
tatseffektes zu demonstrieren. Fiir £ = 10 mM ms (kleinster Effekt) erhédlt man fiir
niedrige KM-Konzentrationen grofe Abweichungen vom tatséchlichen Fe-Gehalt. Je
dominierender der Suszeptibilitétseffekt, umso geringer zeigt sich der Einfluf der

Relaxationsénderungen auf die Bestimmung der KM-Konzentration.

estimated Fe concentration in blood [mM]

Fe concentration in blood [mM]

Abbildung 9.4: Nach Gl. 6.3 fiir drei k-Werte (Stirke des Suszeptibilitiatseffektes)

berechnete KM-Konzentration als Funktion der wirklichen KM-Konzentration.

Abbildung 9.5 demonstriert, wie die zugrundegelegten Bolusprofile in Gewebe und
Arterie durch die fehlerbehaftete Konzentrationsbestimmung verdndert werden. Um
eine obere Fehlergrenze zu erhalten, wurde der Vergleich mit £ = 10 mM ms durch-
gefiihrt. Die relativen Signalanteile sind in (a) dargestellt. Das Signalprofil ist dem
des reinen Suszeptibiltitseffektes dhnlich. Die Peak-Bolus-Konzentration (b) wird
nur wenig verdndert, da sich bei einem Wert von rund 3 mM Fe die Wirkung von
R1 und R2 gerade aufheben (Schnittpunkt mit der line of identity in Abb. 9.4).
Die Wirkung von R1 besteht darin, das Bolusprofil zu verschmélern, d.h. T'1-Effekte
fiihren zu einer Unterschitzung der AUC wie auch der MTT im Vergleich zur Origi-
nalkurve. Dieser Fehler kann mit etwa 10% angegeben werden, wird aber fiir kleine
KM-Dosen und damit verbundenen niedrigen Peak-Bolus-Konzentrationen gréfer.
Bei einem Maximum von nur 2 mM wird die AUC der AIF bereits um rund 25%
unterschatzt.

Unter der obigen Annahme, daf aufgrund der Intravaskularitéit des KMs und der
kurzen Echozeit nur das Blutvolumen von der Relaxationserhdhung betroffen ist,
ergibt sich fiir die Gewebekonzentration nur ein geringer Fehler fiir die AUC. Die
MTT wird um etwa 10% unterschétzt.
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Abbildung 9.5: (a) Relative Signaldnderungen aufgeschliisselt nach Komponen-
ten (R1, R2 und Suszeptibilitdtseffekt, gestrichelte Linien) und das resultierende
Gesamtsignal der FLASH-Sequenz (durchgezogene Linie). (b) Der Berechnung zu-
grundegelegte Ausgangskurve (durchgezogene Linie) und unter Vernachldssigung der
Relaxationserhhung resultierendes Profil (gestrichelt) fiir die arterielle Kurve sowie

die Gewebekurve.

Fiir die verwendeten Sequenzparameter und die applizierte KM-Dosis kann in guter
Naherung von einer reinen Suszeptibilitdtswichtung ausgegangen werden. In diesem
Fall werden die RBV- und RBF-Werte durch die KM-induzierte Erhohung der Re-
laxationsraten des Blutes nicht wesentlich iiberschétzt. Kleinere KM-Dosen bzw.
niedrige Injektionsgeschwindigkeiten dagegen lassen eine T'1-Korrektur notwendig

erscheinen.

9.2 Analyse der Patientendaten

9.2.1 Bestimmung von 7'1-kompensierten Bildern

Zur Berechnung von T'1-kompensierten Bildern legt man die Signalgleichung der
FLASH-Sequenz (s. Gl. 3.18) zugrunde, d.h. es wird ein exponentieller Signalabfall,
der durch die lokale effektive Querrelaxationszeit T'2* vorgegeben ist, angenommen.
Unter dieser Voraussetzung erhélt man ein T'1-kompensiertes Bild Sto+ aus der Auf-

nahme des ersten Echos Stp; und der des zweiten Echos Stgs [60], [61] durch

STQ* = = exXp Tox (9.3)

STE1 TE2—-TFE1
STE2 ( ) '
Gleichung 9.3 stellt fiir Signalinderungen eine exakte Losung der Bloch-Gleichungen
dar, vorausgesetzt, dak TR > T'1 oder a < 90° und TE.p = (TE1—TE?2). Fiir ein
gegebenes TE¢p wird So+« nur durch Anderungen von T2* beeinfluft.

Andererseits kann man aus den Doppelecho-Bildern auch T2*-kompensierte Auf-

nahmen berechnen, um die Anderungen in der longitudinalen Relaxationszeit 7'1
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darzustellen [62]. Ein T2*-kompensiertes Bild St erhélt man durch

S
STl = STEl ' (STEI )ﬁ
TE2
. 1 —exp(—TR/T1) >
oS (1 —cosa-exp(—TR/T1))’ (94)

mit § = TE1/(TE2 —TE1). Die zweite Zeile von Gl. 9.4 ist eine exakte Losung der
Bloch-Gleichungen fiir den Fall, daf T2* > TFE, also exp(—TE/T2*) ~ 1. Fiir ein
gegebenes TR wird S7; nur durch Anderungen von T'1 beeinflusst.

Aus den beiden Mdoglichkeiten, entweder den Einfluf von T'1 oder T2* aus der Si-
gnalgleichung zu eliminieren, ergibt sich die Mdéglichkeit AR2* direkt zu berechnen.
Dagegen kann Gl. 9.4 nicht explizit nach AR1 aufgelost werden, es sei denn R1(0)
ist bekannt. Die Berechnung von kompensierten Bildern aus experimentell gewonne-
nen Daten wird in erster Linie durch das SNR beschrénkt. Aufgrund des mit 72*
erfolgten Signalabfalls ist das SNR fiir das zweite Echo bereits kleiner als fiir das
erste Echo.

Fiir T1-kompensierte Bilder addiert sich durch die Division der Einzelbilder der
relative Rauschanteil der Einzelbilder, d.h. das SNR wird ungefdhr halbiert.

Bei der Berechnung von 7'2*-kompensierten Bildern nach Gl. 9.4 wird das SNR um
den Faktor 1/(28 + 1) verringert. Fiir TE1 = 4,5ms und TE2 = 9ms ergibt sich
dann ein Faktor von drei.

Die Bilder sollten daher vor den Rechenoperationen in jedem Fall mit einem Tiefpaf

(z. B. Bozcar) gefiltert werden.

9.2.2 Parameterbestimmung

Da nach GIl. 9.3 AR2* direkt berechnet werden kann, erfolgt die Bestimmung der
Konzentrations-Zeit-Kurven vollkommen analog zu der in Kap. 9.1.1 beschriebenen
Vorgehensweise.

Die AIF wird aus Pixeln, die innerhalb des Aortenquerschnittes liegen, berechnet.
Auch hier erfolgt eine automatisierte Selektion nach Einzeichnen der ROI. Aufgrund
des grofseren Querschnitts im Vergleich zur Nierenarterie kann der Mittelwert aus
etwa sieben bis neun Pixeln gebildet werden.

Die Entfaltung der Gewebekurven mit der AIF erfolgt pixelweise und nach der in
Kap. 7 beschriebenen Methode. Fiir die Grofe des Zeitfensters wird ein an die Daten
angepasstes Intervall vorgegeben: die Anzahl der Datenpunkte liegt zwischen 25 und
35. Bei einer zeitlichen Auflésung von etwa einer Sekunde entspricht dies der Brei-
te des Zeitfensters in Sekunden. Die Anzahl der Polynome wird konstant gehalten:
n = 5. Die Gewebekurve wird spline-interpoliert [47], um den zeitlichen Versatz ge-

geniiber der AIF zu bestimmen und den systematischen Fehler durch die Entfaltung



9.2. ANALYSE DER PATIENTENDATEN 83

zu minimieren (s. Kap. 7.4.3). Aus den Residuenfunktionen erhilt man nach Gl. 6.14

die mittlere Transitzeit und aus dem Zentralen Volumen Theorem folgt der regionale

Blutfluf.

9.2.3 Ergebnisse und Diskussion
T1-kompensierte Bilder

Abbildung 9.6 zeigt den Bolusdurchgang in der Aorta und in einer ROI im Nieren-
kortex fiir zwei unterschiedliche KM-Dosen. Dargestellt sind die Konzentrations-Zeit-
Verldufe, die als Ndherung fiir beide Echozeiten einzeln berechnet wurden sowie die

nach T'1-Kompensation bestimmte Kurve.
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Abbildung 9.6: Konzentrations-Zeit-Verldufe im Nierenkortex (a, ¢) und in der Ar-
terie (b, d) fiir zwei unterschiedliche KM-Dosen (1,25 mg/kg bw vs. 0,75 mg/kg bw).
Gezeigt sind die Konzentrations-Kurven fiir die Bildserien des ersten Echos (TE =
4,5ms), des zweiten Echos (TE = 9ms) sowie fiir die daraus berechnete T'1-

kompensierte Kurve.

Die 2. Echozeit von TE2 = 9ms erweist sich als zu lang fiir eine Bestimmung des
Konzentrations-Zeit-Verlaufes in der Arterie. Die Signalwerte liegen in der Ndhe des

Bolusmaximums im Rauschen. Daher kéonnen keine T'1-kompensierten Kurven fiir die
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Abbildung 9.7: Residuenfunktionen, die fiir die in Abb. 9.6 gezeigten
Konzentrations-Zeit-Verlaufe berechnet wurden. Die arterielle Inputfunktion wurde
aus dem Datensatz des 1. Echos bestimmt und mit einer gamma-variate-Funktion
gefittet. (a) zeigt die Ergebnisse fiir die 1,25 mg/kg bw-Dosis, in (b) sind die Resi-
duenfunktionen fiir die 0, 75 mg/kg bw-Dosis dargestellt.

AIF berechnet werden. Die Berechnung nach Gl. 9.3 fiihrt zu einer Einfaltung des
oberen Bolusprofils. Wie sich aber aus Abb. 9.6 erkennen ldft, weichen die Flanken
des Bolusprofils wenig voneinander ab, d.h. bereits fiir TE = 4,5 ms sind nur geringe
T'1-Effekte sichtbar. Der Grund liegt im schlanken Bolusprofil und der hohen KM-

Konzentration.

Die Gewebekurven zeigen deutlich eine Abhéngigkeit von der Dosis. Fiir 0, 75 mg/kg
bw ist der Einflufs der R1-Relaxation auf die Genauigkeit der Konzentrations-Zeit-
Kurven evident. Selbst die Bestimmung aus dem zweiten mit 7T'E2 aufgenommenen
Datensatz fiithrt zu einer Unterbestimmung der AUC und der MTT. Suszeptibilitéts-
effekte im Gewebe erfahren eine signifikante Abschwiichung durch die Anderungen
der longitudinalen Relaxation. Der Effekt ist um so grofer, je niedriger die Dosis ist.
In Abb. 9.7 sind fiir die drei Konzentrationskurven beider Dosen die aus der Entfal-
tung resultierenden Residuenfunktionen gezeigt. Die Entfaltung wurde mit der aus
dem Datensatz der kurzen Echozeit TE1 ermittelten AIF durchgefiihrt. Anhand
der berechneten MTT 1afst sich der Einfluft der T'1-Relaxation beispielhaft quanti-
fizieren. Mit der kurzen Echozeit kann keine sinnvolle Quantifizierung erfolgen. Die
systematischen Fehler liegen fiir die MTT der langen Echozeit bei rund 25%. Mit
TFE2 = 9ms kann fiir die hohere Dosis die MTT recht gut bestimmt werden. Sie

wird systematisch um 10-15% unterschéatzt.

Durch die Wahl der Echozeiten (TE.g = TFE1) ergibt sich die Mdglichkeit, die
relative Signalkurve der kurzen Echozeit in die Anteile der T'1-Relaxation und der
T2*-Relaxation aufzuspalten. Dies ist instruktiv, um den Kurvenverlauf mit den

theoretischen Uberlegungen nach Kap. 9.1.3 zu vergleichen. Gleichung 9.3 entspricht
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Abbildung 9.8: Relative Signaldnderungen aufgeschliisselt nach den Komponenten
R1 und R2* sowie das resultierende Gesamtsignal (durchgezogene Linie) fiir eine
KM-Dosis von (a) 1,25 mg/kg bw bzw. (b) 0,75 mg/kg bw.

gerade dem T'1-Faktor der Signalgleichung, Gl. 9.4 dem T2*-Faktor. Zu beachten ist,
daf fiir diese Kurven die Sequenzparameter TR = 11,5ms und TFE = 4, 5 ms gelten.
Das Ergebnis zeigt Abb. 9.8 fiir beide KM-Dosen.

Fiir die geringe KM-Dosis kann die T2*-Wichtung nicht mehr als dominant be-
zeichnet werden. Nach Bolusdurchgang wird die Signalintensitédt vorwiegend durch
die R1-Relaxation bestimmt. Die Signalkurven der héheren Dosis verlaufen dhnlich
den simulierten Signalkurven, die T'2*-Wichtung ist aufgrund der Sequenzparame-
ter aber geringer. Im Rezirkulationspeak gleichen sich die durch 72* und T'1 in-
duzierten Signaldnderungen gerade aus. Die Sichtbarkeit der Rezirkulation in den
Konzentrations-Zeit-Kurven kénnte somit ein Anhaltspunkt fiir die Stéirke des T'1-
Effektes sein.

Parameterbestimmung

Die nach pixelweiser Berechnung der himodynamischen Parameter erhaltenen Kar-
ten sind in Abb. 9.9 beispielhaft fiir einen Patienten gezeigt.

Das Schnittbild zeigt im Innern der Niere sehr hohe M TT's. Offensichtlich erlaubt die
Positionierung in diesem Fall eine Parameterbestimmung fiir die innere Medulla. Das
Blutvolumen von Kortex und Medulla scheint dhnlich zu sein, das der inneren Medul-
la weist einen hoheren Wert auf. Im RBF-Parameterbild erkennt man — besonders
fiir die linke Niere (im Bild rechts) — die pyramidenférmigen Séulen des Kortex,
die sich in den Markbereich einsenken. Der Blutfluf im Kortex liegt deutlich iiber
dem Wert des Markgewebes. Zwischen beiden Nieren lassen sich keine signifikanten

Unterschiede in der Durchblutung ausmachen.
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Abbildung 9.9: Karten der himodynamischen Parameter beider Nieren eines Pa-

tienten.
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Kapitel 10

Validierung im Tiermodell

Im Rahmen einer tierexperimentellen Studie wurde die in den vorangegangenen Ka-
piteln vorgestellte Methodik evaluiert. Dieses Kapitel beschreibt im ersten Teil die
Ergebnisse der Messungen an der normalperfundierten Niere [63], [64]. Im zweiten
Teil wird der Blutfluft im Gewebe in Abhingigkeit von einer induzierten Stenose der
Nierenarterie ermittelt [65]. Eine solche Versuchsanordnung motiviert sich durch die
Beobachtung, daf renale Arterienstenosen zu einer Verminderung der Gewebeperfu-
sion fithren und daher Nierenschédigungen zur Folge haben konnen.

Alle Experimente wurden in Einklang mit den nationalen Richtlinien zum Schutz
von Versuchstieren durchgefiihrt (Lizenznummer 37-9185.81/156,/96).

10.1 Messungen an der normalperfundierten Niere

10.1.1 Material und Methode

An acht Foxhunden (Gewicht, 30 — 32kg) wurden dynamische T2*-gewichtete MR-
Messungen durchgefiihrt. Zur invasiven Validierung des Blutflusses wurde ein MR-
kompatibler Ultraschall-Flufsensor (Transonic systems®)) an der linken Nierenarte-
rie implantiert. Zwischen den MR-Messungen wurde dieser Sensor mit einem Flow-
meter verbunden, so daf der mittlere renale Blutfluf der Nierenarterie gemessen
werden konnte [66]. Zum Zeitpunkt der MR-Untersuchung waren die Tiere narkoti-
siert, atmeten aber spontan.

Die MR-Messungen wurden an einem klinischen 1,5-Tesla MR-Gerét (Magnetom VI-
SION, Siemens, Erlangen) am DKFZ Heidelberg unter Verwendung einer Standard
4-element phased-array Spule durchgefiihrt. Die Tiere wurden auf dem Riicken posi-
tioniert. Mit Hilfe einer konventionellen 2D time-of-flight MR Angiographie* wurde
die Nierenarterie lokalisiert.

Anschliefsend erfolgte die Schichtpositionierung fiir die dynamische MR-Messung.
Mit der in Kapitel 8.1.1 beschriebenen Bildgebungstechnik konnten Bilder aus zwei

Schichten gleichzeitig mit einer Zeitauflosung von knapp 2 s akquiriert werden. Die er-

*Darstellung der Blutgefifie nach Injektion eines Kontrastmittels unter Ausnutzung von Flufef-
fekten.

89
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ste Schicht wurde als Langsschnitt in die Niere gelegt, die zweite Schicht wurde senk-
recht durch die Nierenarterie und distal zum Flufisensor positioniert (s. Abb. 10.3).
Die Datenaufnahme erfolgte unter Gabe des Kontrastmittels NC100150 (s. Kap. 4.3),
das mit einer Dosis von 1, 5 mg Fe/(kg bw) von Hand als Bolus injiziert und mit NaCl
nachgespiilt wurde. Etwa zehn Pri-Kontrast-Bilder wurden akquiriert.

Bei zwei Hunden erfolgte die Schichtpositionierung derart, daf die Schicht durch
die Niere gleichzeitig einen Anschnitt der Abdominalaorta’ enthielt, so daf eine
alternative Bestimmung der AIF moglich war.

Die Ultraschall-Messungen wurden unmittelbar nach der MR-Bildgebung durchge-
fiihrt und waren innerhalb weniger Minuten abgeschlossen. Eine synchrone Aufnah-
me beider Datensitze war aufgrund der Radiofrequenzabstrahlung wéhrend der MRT
nicht maglich.

Die bildpunktweise Berechnung der himodynamischen Parameter aus den Signal-
Zeit-Kurven wurde in Kap. 9.1.1 beschrieben. Fiir verschiedene ROIs im Nierenkortex
und in der Medulla wurden die Mittelwerte und Standardabweichungen von RBYV,
RBF und MTT berechnet. Fiir jedes Tier wurden insgesamt etwa 150 Bildpunkte
im Nierenkortex und etwa 80 Bildpunkte in der Medulla ausgewertet.

Aus den Daten des invasiven Flufsensors wurde der mittlere arterielle Blutfluf (BF')
pro Niere bestimmt. Um daraus eine mit den RBF-Werten der MR-Technik vergleich-

bare Grofe abzuleiten, muft eine Umrechnung mit Hilfe folgender Daten erfolgen:
e Die Gesamtmasse m der Niere,
o der Gewichtsanteil f,, des Kortex bzw. der Medulla am Gesamt-Organgewicht,

e der Durchblutungsanteil f;, des Kortex bzw. der Medulla an der Gesamt-Organ-
durchblutung.

Die Masse jeder Niere wurde post mortem bestimmt. Die {ibrigen Daten sind in
Tab. 5.1 aufgefiihrt und wurden fiir jedes Tier als identisch angenommen. Aus den
Flufkwerten BF des Ultraschallsensors wurde der regionale Blutfluf (RBFyg in
ml/(100 g min) gemif

100 - f

RBFys = BF -
fw -m

(10.1)

abgeschétzt.

10.1.2 Ergebnisse
Bewegungsartefakte

Durch die Narkose war die Atemfrequenz der Tiere reduziert, so dafs nur geringe

Bewegungsartefakte innerhalb eines Datensatzes sichtbar wurden. Im Schnitt musste

tabdominal: zum Bauch, Unterleib gehérig
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Abbildung 10.1: ROIs in der Abdominalaorta (a) und im Querschnitt der Nieren-

arterie (b), aus denen die Bestimmung der AIF' erfolgte.
etwa jedes 10. Bild durch Interpolation der benachbarten Bilder ersetzt werden.

Signal-Zeit-Kurven

Die groften KM-induzierten Anderungen der Signalintensitit wurden in der Arterie
beobachtet. Mit einer Ausnahme lag die Signalintensitit im Bolusmaximum immer
iiber dem Rauschlevel. In der Nierenarterie konnten maximale Signal-Anderungen
von 75%—90% beobachtet werden, im Nierenkortex von 47%—75% und in der Medulla
von 25%-65%. Die entsprechenden maximalen Anderungen der Querrelaxationsrate
AR2* ergaben sich daraus nach Gl. 6.1 zu 334s~',153s~! und 104s~'. Typische
Signal-Zeit-Verlaufe wurden bereits in Abb. 9.1 gezeigt.

Bestimmung der AIF

Die Bestimmung der AIF erfolgte in der Nierenarterie und in zwei Tieren zusitz-
lich in der Abdominalaorta. Abbildung 10.1 zeigt die zur Vorselektion der Pixel
markierten ROIs fiir beide Ansitze.

Die aus den ausgewdhlten Pixeln berechneten Signal-Zeit-Verldufe sind in
Abb. 10.2 (a) dargestellt. Die Aortenkurve zeigt die hohere Signalintensitit. Zusétz-
lich kann iiber mehr Pixel gemittelt werden, so daf sich das SNR um den Faktor 2-3
erhoht. Die Bestimmung der Konzentrations-Zeit-Kurven zeigt, dafs die AIF in der
Nierenarterie trotz des kleinen Querschnitts relativ gut der Aortenkurve entspricht.
Abweichungen der AUC und MTT zwischen beiden Kurven lagen bei 10-15%. Al-
lerdings ist im allgemeinen eine Unterschétzung der AUC der Nierenarterienkurve

aufgrund von Teilvolumeneffekten wahrscheinlich.
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Abbildung 10.2: Vergleich der AIF aus der Aorta und der Nierenarterie. Signal-
Zeit-Kurven (a) und entsprechende Konzentrations-Zeit-Kurven (b) wurden aus den
in Abb. 10.1 eingezeichneten ROIs bestimmt.

Himodynamische Parameter

Die ROI-Analyse im Nierenkortex der einzelnen Hunde ergab die in Tab. 10.1 aufge-
fithrten Werte. Die Mittelwerte der hamodynamischen Parameter aller Tiere (n = 8)
berechneten sich zu: RBV = 28 +4ml/100g, MTT = 3,4 + 0,3s und RBF =
524 £+ 47ml/(100 g min). Die entsprechenden Mittelwerte fiir die Medulla ergaben
RBV =29+4ml/100g, MTT =7,6 £ 1,4s und RBF = 271 4+ 76 ml/(100 g min).

Wie die Ergebnisse zeigen, stimmen das Blutvolumen im Kortex und in der Medul-
la innerhalb der Standardabweichungen iiberein. Im RBV-Parameterbild wird dies
anschaulich dargestellt (s. Abb. 9.3). Im Inneren der Niere sind je nach Schichtpo-
sitionierung Teile des inneren Marks und grofere Gefdfe zu erkennen. Die innere
Medulla zeigt hohere RBV-Werte als dufteres Mark und Rinde. Die mittlere Transit-
zeit nimmt von Rinde zu Mark kontinuierlich zu. Im Nierenmark findet man fiir die
MTT einen mindestens doppelt so hohen Wert wie im Kortex. Bei annéhernd iden-
tischem RBYV resultiert daraus fiir den regionalen Blutfluf von Kortex und Medulla

ein Verhaltnis von 2:1. Die Ergebnisse sind reprisentativ fiir alle Tiere.

In der letzten Spalte von Tab. 10.1 sind die mit Hilfe des US-Sensors gemessenen
und nach GI. 10.1 auf gewebebezogene Grofen umgerechneten Blutflulswerte fiir den
Nierenkortex aufgefiihrt. Der Mittelwert fiir alle Tiere liegt etwa 20% unter dem
MR-tomographisch bestimmten Wert. Die Werte der invasiven Validierung und der
MR-methodisch bestimmte Blutfluf stimmen innerhalb der Standardabweichungen
iiberein und zeigen eine signifikante Korrelation (r < 0.05, Spearman’s rank test,
rs =0,72).
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Tabelle 10.1: Korrelation der mit der dynamischen MRT bestimmten Flukwerte im

Nierenkortex und der invasiv mit dem Ultraschallsensor ermittelten Werte.

Dynamische MRT Ultraschall
Hund RBV SD | MTT SD RBF SD RBF SD
ml/100qg s ml/100g/min ml/100g/min
1 28,8 54 3,5 0,6 542 147 401
2 32,1 6,5 3,7 0,7 550 152 446
3 27.9 4.7 3,5 0,5 482 82 311
4 23,7 5,4 2,7 0,6 562 150 377
5 25,1 4,6 3,5 0,4 438 74 295
6 33,6 5,0 3,6 0,5 575 93 498
7 24,5 6,0 2,8 0,4 544 147 457
7¢ 23,4 4,9 3,1 0,3 451 104 457
8 28,1 7,1 3,6 0,8 499 152 440
8@ 227 5,5 3,5 0,7 415 142 440
gesamt® 27.9 36| 34 03 524 47 403 72

“Berechnung mit der Abdominalaorta als AIF
*Mittelwert ohne die mit ® markierten Werte

10.1.3 Diskussion

Die Parameterkarten der Nieren und die ROI-Analyse der Bilder zeigen, daf mit der
dynamischen MRT die hidmodynamische Differenzierung des Nierengewebes nach-
gewiesen werden kann. Beispielsweise konnen im RBF-Parameterbild die ins Mark
eingebetteten Rindensiulen sehr gut identifiziert werden.

Die Unterschiede in MTT und RBF fiir Nierenmark und Nierenrinde sind signifikant.
Nach GI. 10.1 miifte der Blutfluf im Mark allerdings etwa viermal kleiner sein als in
der Rinde, wihrend die MR-Methode einen um den Faktor zwei geringeren Blutfluft
detektiert. Mogliche Ursachen werden abschlieffend in Kap. 12 diskutiert.

Trotz der geringen Gewichtsunterschiede der Tiere zeigt sich eine recht breite Streu-
ung der Blutflukwerte der invasiven Methode. Auch die Organgewichte streuen breit
(70g-130g), so dak fiir die Nierendurchblutung offensichtlich grofere individuelle
Unterschiede bestehen.

Die Blutflulswerte beider Methoden zeigen eine signifikante Korrelation, wenngleich
die Absolutwerte der MR-Methode hoher liegen. Differenzen fiir einzelne Hunde las-
sen sich moglicherweise dadurch erkldren, daf die US-Methode individuelle Unter-
schiede der intrarenalen Durchblutungsverteilung nicht beriicksichtigen kann. Zudem

kann die dynamische MRT nur die Parameterwerte einer Schicht widergeben.
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Die in der Literatur fiir die Hundeniere vorgeschlagenen Werte sind in Tab. 10.2
aufgefiihrt. Die Werte stammen von Messungen der Farbstoffpassagezeiten in der
Hundeniere und haben iiber Jahrzehnte nicht an Giiltigkeit verloren. Die Aufteilung
des renalen Blutflusses auf Kortex und Medulla geht aus Tab. 5.1 hervor. Diese Werte

werden auch fiir den Menschen als giiltig angesehen.

Tabelle 10.2: Regionale Durchblutung der Hundeniere. (Nach [34]).

RBV RBF
ml/100g | ml/100g/min
Rinde 19,2 458
duferes Mark 19,2 112
inneres Mark 22,0 29

Die MR-tomographische Bestimmung liefert — verglichen mit diesen Angaben — um
etwa 25% zu hohe RBV-Werte (s. Tab. 10.1), was zu gleichen relativen Abweichun-
gen fiir die RBF-Werte fiihrt. Die kleineren RBV-Werte, die mit der AIF aus der
Abdominalaorta erzielt wurden, kénnen als Indiz fiir das Auftreten von Teilvolumen-

effekten bei Messung in der Nierenarterie angesehen werden.

10.2 Messungen an der Niere bei induzierter Stenose

Um die Beziehung zwischen dem morphologischen Grad einer Stenose der Nieren-
arterie und Anderungen der parenchymalen Perfusion zu untersuchen, wurden die
MR-Messungen in Abhéngigkeit von kiinstlich induzierten Stenosen durchgefiihrt.
Der Grad der Stenose gibt dabei die relative Reduktion des Gefafsdurchmessers an.

10.2.1 Material und Methode

In sieben Foxhunden wurden mit einer implantierten Klemme verschiedene Grade
einer Geféfverengung induziert. Die Positionierung der mit Kochsalzlésung gefiill-
ten Klemme an der Nierenarterie zeigt Abb. 10.3. Der Klemmendruck wurde durch
Druckluft kontrolliert [66].

Der Grad der Stenose wurde aus den Ultraschall-Flufprofilen bestimmt [67] und im
Anschluf an die MR-Messungen mittels einer coronalen 3D-MR-Angiographie veri-
fiziert. Die eingestellten Stenosegrade konnten in folgende Bereiche eingeteilt wer-
den: 0%, 50%, 80% und > 90%. Die oben beschriebenen Messungen wurden viermal
bei unterschiedlichen Stenosegraden wiederholt. Die Reihenfolge wurde randomisiert.
Wie frithere Resultate gezeigt haben, konnen fiir identische Klemmendriicke nahezu
identische Werte des transstenotischen Druckgradienten hervorgerufen werden [67],

d. h. der Stenosegrad kann mit dieser Methode sehr gut reproduziert werden.
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Abbildung 10.3: Lage der Ultraschallsensoren und der Manschette zur Einstellung
des Stenosegrades. 1 = Transit-Zeit-Ultraschall-Flufssensor (Transonic systems®),
2 = Gummimanschette, 3 = Katheter zur Druckaufnahme (post-stenotic), 4 = Ka-

theter zur Druckaufnahme (Aorta).

Fiir jeden Stenosegrad wurden Datensdtze entsprechend der Beschreibung aus
Kap. 10.1 mit der dynamischen MRT akquiriert und analysiert. Durch die wiederhol-
ten KM-Gaben in etwa halbstiindigem Abstand reicherte sich das KM in der Niere
an. Die RBV-Werte wurden daher nur aus dem ersten und fiir vier Tiere auch aus dem
zweiten Bolus bestimmt. Die RBV-Werte wurden fiir die folgenden KM-Injektionen
fiir jedes Tier als konstant angenommen. Die quantitative ROI-Analyse beschrinkte

sich auf den Nierenkortex.

10.2.2 Ergebnisse

Bei sechs der sieben Hunde konnten drei verschiedene Stenosegrade eingestellt und
die MR-Datensétze ausgewertet werden. In einem Fall einer hochgradigen Stenose
konnte in der Signal-Zeit-Kurve kein signifikanter Signalabfall detektiert werden auf-
grund der geringen Durchblutung und der extrem langen Transitzeit im Gewebe.
Das Signalminimum lag fiir alle Untersuchungen iiber dem Rauschlevel. Insgesamt

konnten 26 Perfusionsmessungen (davon sieben fiir eine 0%ige Stenose) ausgewertet
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werden.

Signal-Zeit-Kurven

Abbildung 10.4 zeigt den charakteristischen Signalverlauf in der Niere bei Vorliegen
einer hochgradigen Stenose im Vergleich zum Signalverlauf in der normalperfundier-
ten Niere auf der Gegenseite. Die mittlere Transitzeit im Kortex der beeintrachtigten
Niere ist erhoht. Die MTT lafst sich fiir die Medulla nicht ermitteln, da die Boluspas-
sage des KMs extrem verzogert und verbreitert ist. Statt des erwarteten Signalabfalls

steigt die Signalintensitdt iiber das gesamte Mefintervall leicht an.
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Abbildung 10.4: Vergleich der Signal-Zeit-Kurven bei einer hochgradigen Stenose
(linke Niere, in der Abbildung rechts dargestellt) mit denen der normalperfundierten
Gegenseite. (a) zeigt die Verldufe in den rot gezeichneten ROIs (Kortex), in (b) sind
die Verldufe der blau markierten ROIs (Medulla) dargestellt. Fiir die linke Niere wird
in der Medulla keine Boluspassage detektiert. Die resultierenden Residuenfunktionen
sind in (c) dargestellt. Die Berechnung der MTT ergab: MTT = 6,9s (Diamant),
MTT = 4,5s (Dreieck) und MTT = 12,9s (Quadrat).
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Siattigungseffekte

Die wiederholten MR-Messungen fithrten durch die wachsende KM-Konzentration
im Blut zu starken Séttigungseffekten. Damit ist gemeint, dafs die Signalintensitédten
nach der KM-Passage deutlich unter den Pra-KM-Werten lagen. In den Konzentra-
tions-Zeit-Kurven blieben dadurch erh6hte Konzentrationen nach dem Bolus-Durch-
gang bestehen. Diese Effekte waren fiir das Nierenmark am ausgepréigtesten.

Eine sehr schnelle Abfolge der MR-Messungen erschwert daher eine sinnvolle Auswer-
tung der Signal-Zeit-Kurven. Abbildung 10.5 zeigt einen extremen Fall, fiir den drei
Boli in 15 miniitigem Abstand injiziert wurden. Reprisentativ sind die Konzentra-
tions-Zeit-Kurven in der Nierenarterie sowie fiir zwei ROIs im Rinden- und Markge-

webe gezeigt.
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Abbildung 10.5: Siattigungseffekte bei drei kurz hintereinander folgenden Bolusin-
jektionen in der Nierenarterie (a), der Medulla (b) und dem Kortex (c). Trotz der

Aufséttigung werden die Residuenfunktionen des Kortex reproduziert (d).

Wie aus den Abbildungen hervorgeht, kann fiir die wiederholten KM-Messungen
keine sinnvolle RBV-Bestimmung nach dem automatisierten Standard-Verfahren er-
folgen. Die Berechnung der KM-Transitzeit im Kortex ergab in diesem Beispiel:
MTT = 4,8s (1. Bolus), MTT = 5,0s (2. Bolus) und MTT = 4,9s (3. Bolus),
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Abbildung 10.6: Mittlerer parenchymaler Blutflul (n = 7) als Funktion des Steno-
segrades. Aufgrund der autoregulatorischen Kapazitéit der Niere bleibt der regionale

Blutflufs der Niere bis zu einem Stenosegrad von rund 80% nahezu unbeeinfluft.

d. h. trotz der erhohten Post-KM-Konzentrationen konnten die mittleren Transitzei-
ten reproduziert werden. Fiir verschiedene ROIs der Nierenrinde ergaben sich dhnli-
che Ergebnisse.

Bei Ausdehnung der Pausen zwischen den MR-Messungen konnte beobachtet wer-
den, daf sich die Séttigungseffekte erheblich reduzieren liefsen. Fiir diese Fille (=
30 min zwischen zwei Injektionen) konnten aus der 2. KM-Passage noch RBV-Werte

bestimmt werden.

Himodynamische Parameter

Die RBV-Werte aus dem ersten bzw. den ersten beiden Boli zeigten keine Abhéngig-
keit vom Stenosegrad. Es ergab sich ein Mittelwert von RBV = 26,9+4,4ml/100g.
Die RBF-Werte wiesen einen charakteristischen Verlauf fiir die verschiedenen Ste-
nosegrade auf. Der renale Blutfluf blieb bis zu einer Reduktion des Nierenarterien-
durchmessers um etwa 80% nahezu konstant. Fiir Stenosegrade iiber 90% wurde eine
signifikante Reduktion des Blutflusses auf Werte unter 200 m1/(100 g min) beobachtet
(p = 0.005), s. Abb. 10.6.

Die Ergebnisse fiir die einzelnen Tiere sind in Tabelle 10.3 zusammengefafit. Der
mittlere parenchymale Blutfluf ergab RBF = 513 £+ 76 m1/(100 g min) fiir eine 0%
Stenose und RBF = 379 + 123 ml/(100 g min) fiir eine 80% Stenose. Fiir Stenosen
> 90% verringerte sich der regionale Blutfluf auf durchschnittlich RBF = 151 +
54ml/(100 g min).

Die Reduktion der BlutfluRwerte resultiert im wesentlichen aus einer Erhéhung der
mittleren Transitzeiten fiir hochgradige Stenosen. Abbildung 10.7 zeigt beispielhaft
die MTT-Parameterkarten fiir den nichtstenotischen Fall und die beiden héchsten

Stenosegrade. Wie in Abb. 10.4 (b) demonstriert wurde, kann fiir hochgradige Ste-
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Tabelle 10.3: Blutflufwerte im Nierenkortex nach dynamischer MRT in Abhingig-

keit vom Stenosegrad.

Parenchymaler Blutfluf RBF [ml/100g/min] + SD

Stenosegrad
Hund 0% 30-50% 80% >90%
550 152 | 335 176 | 496 92 n.b.%

482 82 | 496 89 | 511 140 | 98 11
562 150 | 422 92 | 447 102 | 155 44
438 74 | 404 96 | 393 74 | 120 25
575 93 | 609 160 | 363 142 | 246 59
451 104 | 418 88 | 266 68 | 171 50
415 142 n.b.? 175 53 | 114 36

N O Ot s W N =

gesamt | 496 65 | 481 81 | 379 123 | 151 54

“nicht bestimmt

nosen in der inneren Medulla keine Signalénderung detektiert werden. Die im Inneren

der Niere liegenden Bildpunkte sind daher schwarz dargestellt.

— 15s

— 0s

Abbildung 10.7: Farbkodierte Karten der mittleren Transitzeit in der linken Hun-
deniere fiir Stenosegrade von 0% (links), 80% (Mitte) und >90% (rechts).
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10.2.3 Diskussion

Die im stenotischen Fall ermittelten RBV-Werte der ersten beiden MR-Datensitze
stimmen mit denen der normalperfundierten Niere gut {iberein. Die Annahme ei-
nes konstanten Blutvolumens unter den gegebenen Versuchsbedingungen (kurzzeitig
induzierte Stenose) scheint daher gerechtfertigt. Im Fall einer chronischen hochgradi-
gen Nierenarterienstenose ist dagegen zu erwarten, daf die minderperfundierte Niere
langfristig mit einer Erhéhung des Blutvolumens reagiert.

Die RBF-Werte zeigen bis zu einem Stenosegrad von 80% wenig Verdnderung und
werden erst fiir den hochsten Stenosegrad (> 90%) drastisch reduziert. Diese Beob-
achtung entspricht der aus der Physiologie bekannten autoregulatorischen Kapazitét
der Niere. Diese befidhigt die Niere, die Organdurchblutung iiber einen weiten Bereich
unabhingig vom arteriellen Blutdruck konstant zu halten.

Fiir hochgradige Stenosen wurden in der inneren Medulla keine signifikanten Signal-
Anderungen detektiert. Die extrem langen Transitzeiten verhindern, daf der erste
Bolusdurchgang des KMs identifiziert werden kann. Die das gesamte Mefkintervall
andauernde langsame Konzentrationserhohung fithrt dazu, daf T'1-Effekte das Si-
gnalverhalten dominieren. Somit wird eine leichte positive Signalénderung beobach-
tet.

Fiir wiederholte KM-Gaben sind starke Séttigungseffekte im Nierenmark zu beob-
achten, méfkige im Nierenkortex und geringe in der Nierenarterie. Die Differenzen
von Post-KM- und Pra-KM-Werten in der Nierenarterie lassen sich in einfacher Wei-
se durch die erhohte Gleichgewichtskonzentration des KMs im Blut erkldren. Die
Effekte in der Niere weisen auf eine Anreicherung des KMs hin, die umso stéirker
zu sein scheint, je geringer der regionale Blutfluff ist. Durch die lange Transitzeit
im Nierenmark erhélt man durch schnell hintereinander folgende Bolusinjektionen
immer héhere KM-Konzentrationen. Ein Teil der Gefifse in der Medulla bildet die
sogenannten Vasa recta aus, welche bis ins innere Nierenmark reichen und denen
aufgrund ihrer Lénge hohe Stromungswiderstdnde und somit sehr lange Transitzei-
ten zugeschrieben werden kénnen. Die KM-Konzentration in diesen Gefifen bleibt
aufgrund des geringen Blutflusses sehr lange erhalten. Es ist wahrscheinlich, daf sich
dieser Anteil in den Signal-Zeit-Kurven des Nierenmarkes besonders in den Signal-
werten nach Boluspassage widerspiegelt. Die Verdiinnung der KM-Konzentration in
diesen Geféifien erfolgt extrem langsam.

Im Fall von wiederholten KM-Gaben kann der Einflufs der beschriebenen KM-Anrei-
cherung eine Bestimmung der Transitzeiten im Nierenmark unmdglich machen. Ein
First-pass des KMs kann nicht identifiziert werden. Fiir die Nierenrinde lassen sich
dhnliche Schwierigkeiten nur dann erwarten, wenn eine verminderte Perfusion vor-
liegt. Wiederholte Messungen sind daher nur sinnvoll, wenn zwischen ihnen ausrei-

chend Zeit liegt (wenigstens eine halbe Stunde).



Kapitel 11

Klinische Anwendungen

Die Anwendung der entwickelten Methode am Patienten soll in diesem Kapitel kurz
beschrieben werden. Im ersten Teil werden die Ergebnisse von fiinf Patienten als
Teil einer Phase 2-Studie vorgestellt, die mit dem Protokoll der Zweischichttechnik
gemessen wurden. Der zweite Teil zeigt fiir acht Patienten die Ergebnisse, die mit

der Doppelecho-Sequenz-Technik gewonnen wurden.

11.1 Untersuchungen mit der Single-Echo-Technik

11.1.1 Material und Methode

Fiinf Patienten (ménnlich, Durchschnittsalter 59 £ 11 a) wurden im Rahmen einer
Phase 2-Studie evaluiert. Bei allen Patienten lag eine mehr als 70%ige Stenose der
Nierenarterie vor. Drei der Patienten wurde bereits eine Niere entfernt. Fiir die Pati-
enten wurde das gleiche Protokoll, wie unter Kap. 10 beschrieben, verwendet, d. h. es
wurden zwei Schichten akquiriert — eine Schicht durch die Nierenarterie, eine Schicht
durch die Niere. Das KM wurde mit einer Dosis zwischen 1,0 und 2,0mg/(kg bw)
als Bolus appliziert. Wahrend der Boluspassage des KMs wurden die Patienten ange-
halten, nicht zu atmen. Die himodynamischen Parameter der Nieren wurden analog

der Auswertung in Kap. 10 berechnet.

Entsprechend der bereits abgeschlossenen medizinischen Diagnose konnten die Nieren
in zwei Gruppen eingeteilt werden: unauffillige Niere und Niere mit parenchymalen
Schaden. Die Selektion in die Gruppe der Nieren mit parenchymalen Schaden erfolgte
nach folgenden Kriterien: Vorliegen einer unilateralen renalen Arterienstenose > 70%
bei gleichzeitigem erhohten Kreatinin-Wert* oder eine substantiell verminderte Funk-
tion von weniger als 30%, die mit der **™Tc — M AG3 Szintigraphie nachgewiesen

wurde.

*Der Kreatinin-Wert erlaubt die Einschétzung der Filtrationsleistung der Niere. Ein niedriger
Wert ist ein Hinweis auf eine mdgliche funktionelle Stérung.

101
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11.1.2 Ergebnisse

Fiir die gesunden Nieren (n = 2) wurde ein parenchymaler Blutfluf von RBF =
379+ 54ml/(100 g min) berechnet. Der Mittelwert fiir die Nieren mit parenchymalen
Schaden (n = 5) betrug RBF = 166 + 38 m1/(100 g min).

Die einzelnen Ergebnisse sind in Tab. 11.1 zusammengefafst.

Tabelle 11.1: Himodynamische Parameter von Patienten mit parenchymalen Nie-

renschadigungen.
Himodynamische Parameter
Niere normale Niere Niere mit parenchymalem Schaden
RBV MTT RBF RBV MTT RBF
ml/100qg s ml/100g/min | ml/100qg s ml/100g/min
#1 27 4,0 417
#2 22 7,0 188
#3 27 13,5 120
#4 22 9.8 135
#5 23 9,2 180
#6 27 4,8 340
#7 22 6.5 210
gesamt, 27 4,4+0,6 379+ 54 23+2  9,2+2,8 166 £ 38

Der Blutflufs im geschidigten Nierenkortex ist gegeniiber den Werten der gesunden
Niere um mehr als die Hélfte reduziert. Wie der Tabelle zu entnehmen ist, resultieren
die niedrigen RBF-Werte aus einer signifikanten Erhohung der mittleren Transitzei-

ten. Eine Erh6hung des Blutvolumens konnte nicht festgestellt werden.

11.2 Untersuchungen mit der Doppelecho-Technik

Im Rahmen einer von Nycomed Amersham Imaging (Oslo, Norwegen) organisierten
vorklinischen Multi-Center Phase 2-Studie unter wurden bisher acht Patienten mit
der dynamischen MRT untersucht. Einschlufskriterium war das Vorhandensein einer
unilateralen signifikanten Stenose der Nierenarterie von mindestens 70%. Ziel war
der Nachweis, funktionelle Unterschiede der kranken und der gesunden Niere mit der
suszeptibilitdtsgewichteten MRT detektieren zu kénnen. Die Ergebnisse wurden mit

den Resultaten aus der funktionellen Szintigraphie (s. Kap. 12) verglichen.
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11.2.1 Material und Methode

Die MR-Sequenz wurde in Kap. 8.2.1 vorgestellt. Es wurde somit der Datensatz aus
nur einer Schicht akquiriert. Die Schichtpositionierung erfolgte derart, daft beide Nie-
ren sowie ein Anschnitt der Abdominalaorta in einer Schicht aufgenommen werden
konnten. Die als Bolus applizierte Dosis betrug im Wechsel 1,25 und 2,0 mg/(kg bw).
Waihrend der Boluspassage wurden die Patienten angehalten, nicht zu atmen. Die

Datenanalyse beschréankte sich auf die Nierenrinde.

11.2.2 Ergebnisse

Bei allen Patienten konnte der Signal-Verlauf wihrend der Boluspassage ohne Be-
wegungsartefakte aufgenommen werden. Fiir die hohere Dosis (2,0 mg/(kg bw)) kam
es in der Aorta zu Signalabfillen auf Rauschniveau. Eine Anpassung einer variate-

gamma Funktion war noch moglich.

Tabelle 11.2 zeigt die Ergebnisse fiir die einzelnen Patienten.

Tabelle 11.2: Himodynamische Parameter beider Nieren im Patienten.

Himodynamische Parameter
Patient linke Niere rechte Niere

RBV MTT RBF RBV MTT RBF

ml/100qg s ml/100g/min | ml/100g s ml/100g/min
#1 21+6 5,7+1,7 232 £ 76 24+5 5,9+1,8 271+ 117
#2 1945 5,9+1,8 210 + 84 1945 5,9+1,7 206 + 73
#3 26 + 6 8,0+2,2 211+ 85 26+7 10,1+3,1 173 + 87
#4 25+6 9,6+3,8 190 + 109 25+5 9,4+1,8 173 £ 82
#5 28+ 7 6,5+1,2 267 £ 78 36+8 9,9+1,8 222 + 48
#6 18+ 4 4,5+0,9 238 + 68 21+£5 4,5+1,2 295 £ 89
#7 24+ 7 6,6 +1,9 232+ 83 29+9 4,7+1,1 378 £ 85
#8 26+6 10,1+2,5 168 + 64 23+6 10,4+2,0 140 £ 50

Die berechneten RBV-Werte lagen bis auf einen Fall (#5) im normalen Bereich. Fiir
die ermittelten MTT-Werte zeigte sich eine breite Streuung im Bereich von 4,5 —
10,4s, fiir den regionalen Blutfluf resultierten Werte von 140 — 378 m1/(100 g min).
Da mit der Szintigraphie keine Absolutwerte des regionalen Blutflusses ermittelt
werden kénnen, konnte nur die Ubereinstimmung des Quotienten aus beiden Nieren

iiberpriift werden. Tabelle 11.3 zeigt die berechneten Werte.
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Tabelle 11.3: Vergleich der MR-tomographisch bestimmten RBF-Werte aus

Tab. 11.2 mit den Ergebnissen aus der funktionellen Szintigraphie.

Dynamische MRT | Szintigraphie
Patient RBF i : re li :re
#1 46 : 54 45 : 55
#2 50 : 50 38 :62
#3 55 : 45 50 : 50
#4 52 :48 56 : 44
#5 55 : 45 67 : 33
#6 45 : 55 44 : 56
H#7 38 :62 23 : 77
#8 55 : 45 64 : 36

Bis auf einen Fall (#2) liegen die MR-tomographisch bestimmten Verhéltnisse (RBF
der linken Niere zu RBF' der rechten Niere) nahe an den szintigraphischen Ergebnis-
sen. Beriicksichtigt man, dafs mit der dynamischen MRT nur eine Schicht akquiriert
wurde, wird die tendenzielle Aufteilung des regionalen Blutflusses auf beide Nieren
sehr gut wiedergegeben.

Dariiberhinaus erlauben die Parameterkarten eine sehr anschauliche Darstellung des
Durchblutungszustandes. Dies wird am Beispiel der Ergebnisse fiir einen 30jahrigen
Patienten in Abb. 11.1 demonstriert.

Die Parameterkarten zeigen ein erhohtes regionales Blutvolumen in der rechten Niere.
Doch auch durch eine Erh6hung von RBV kann der regionale Blutfluft nicht vollstén-
dig auf die Werte der linken Niere angeglichen werden, da die mittleren Transitzeiten
stark erhoht sind. Dieses Beispiel demonstriert, daf fiir eine diagnostische Fragestel-

lung alle drei himodynamischen Parameter relevant sind.
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Abbildung 11.1: RBV-Karten (oben) und RBF-Karten (unten) der rechten und
linken Niere eines Patienten. Das hohe regionale Blutvolumen in der rechten Niere

kann das Perfusionsdefizit nicht ausgleichen.

Fiir einen 62jahrigen Patienten zeigt die MR-Angiographie in Abbildung 11.2 (a)
eine hochgradige Nierenarterienstenose. In den farbig kodierten Darstellungen der
regionalen Perfusion (b) erkennt man die deutlich reduzierte kortikale Durchblu-
tung. Die Szintigraphie (Abb. 11.3) bestétigt die seitendifferente renale Funktion bei
einem Rechts-Links-Verhéltnis von 77% zu 23%. Die vorliegende Nierenarterienste-
nose ist somit himodynamisch und funktionell signifikant und hat eine parenchymale

ischimische! Nierenschidigung zur Folge.

HIschéimie: Verminderung der Organ-Durchblutung infolge mangelnder arterieller Blutzufuhr
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Abbildung 11.2: Die MR-Angiographie eines Patienten zeigt die hochgradige Nie-
renarterienstenose (a). In den RBF-Parameterbildern erkennt man die reduzierte

Durchblutung der linken Nierenrinde (b).

Abbildung 11.3: Die funktionelle Szintigraphie bestétigt die seitendifferente renale
Funktion des Patienten aus Abb. 11.2
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Kapitel 12

Diskussion

Im Rahmen dieser Arbeit wurde eine MR-tomographische Methode entwickelt, um
die hdmodynamische Funktionalitdt der Niere zu charakterisieren. Das regionale
Blutvolumen, der regionale Blutflufs sowie die mittlere Transitzeit des KMs konn-

ten bildpunktweise fiir ein Schnittbild der Niere berechnet werden.

Die Untersuchungen am Tier und am Patienten wurden mit zwei verschiedenen MR-
Sequenzen durchgefiihrt. Die FLASH-Sequenz mit einer Echo-Akquisition zeigte auf-
grund der Sequenzparameter TE/TR.g eine stirkere T2*-Wichtung, bot allerdings
nicht die Moglichkeit, Anderungen der longitudinalen Relaxationsrate zu kompensie-
ren. Fiir diese Messungen muf daher ein systematischer Fehler aufgrund der inheren-
ten T1-Relaxation angenommen werden. Die Abschétzung ergab, daf fiir die gegebe-
nen Sequenzparameter und Dosierung des KMs das RBV um etwa 15% iiberschétzt
wird. Die Fehler fiir die AUC der Gewebekurve wurden als vernachlassigbar klein be-
urteilt. Fiir die Bestimmung der MTT ist dagegen zu erwarten, dafs sich T1-Effekte
umso kritischer auswirken, je grofser die Dispersion des Bolus im Gewebe ist. Bei
starker Dispersion verbreitert sich der Bolus erheblich, die maximale Konzentration
nimmt mit wachsender MTT ab und erreicht Werte, bei denen Suszeptibilitdtseffekte
nicht mehr dominieren. Dies konnte erkliren, warum die Blutflusswerte des Markes

systematisch iiberschitzt werden.

Im allgemeinen kénnen daher T1-Effekte nicht vernachléssigt werden, was an dem —
verglichen mit anderen Organen — hohen relativen Blutvolumen der Niere liegt. Fiir
hohe KM-Dosen (> 1,5 mg/kg bw) und bei Bolusinjektion scheint eine Vernachlassi-
gung der T1-Relaxation akzeptabel. In jedem Fall kann eine qualitative Bestimmung

der himodynamischen Parameter erfolgen.

Eine Weiterentwicklung der MR-Aufnahme-Technik stellt die FLASH-Sequenz mit
zwei Echo-Akquisitionen dar, die in einer Patientenstudie zum Einsatz kam. Sie bie-
tet den Vorteil, T1-Effekte kompensieren zu kénnen und damit den exakten Verlauf

von AR2* wiederzugeben. Unter der Voraussetzung, dafs das Signal auch fiir die
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lange Echozeit nicht unter die Rauschgrenze fiel, konnten fiir jeden Bildpunkt kom-
pensierte Kurven berechnet werden. Der Nachteil dieser Technik liegt darin, daf
eine automatisierte Auswertung nur mit Vorsicht erfolgen kann. Aufgrund des ver-
minderten SNR durch die Division der Einzelbilder, kann fiir Gebiete mit ohnehin
kleiner Signalintensitédt der Einfluf des Rauschens auf die Signal-Zeit-Verlaufe sehr
grofs werden. Fiir Areale mit shunts* kann — #hnlich wie in der Arterie — aufgrund
der starken KM-induzierten Signalausloschung im zweiten Echobild kein Kompensa-

tionsfaktor berechnet werden.

Neben T1-Effekten, die fiir die FLASH-Sequenz mit einer Echoakquisition beriick-
sichtigt werden miissen, konnen durch die Datenanalyse andere systematische Fehler

eingefiihrt werden.

Die Berechnung des RBV erfolgte unter der Annahme, daf die KM-induzierte An-
derung der Querrelaxationsrate AR2* proportional zur KM-Konzentration ist und
die Proportionalitdtskonstante k fiir Gewebe und Blut identisch ist. Johnson et. al
[68] haben kiirzlich in einem Ratten-Tiermodell und unter Verwendung von roten
Blutkérperchen, die mit Dysprosium DTPA-BMA geladen waren und sich somit
wie ein intravaskuldres KM verhielten, die Abhéngigkeit von k fiir verschiedene
Gewebe demonstriert. Sie konnten zeigen, dafs die Linearitdt im allgemeinen ge-
wahrleistet ist, dafs aber fiir verschiedene Gewebe unterschiedliche k-Werte ange-
nommen werden miissen. Der Wert von k£ héngt somit nicht nur vom verwende-
ten KM, sondern auch von der vaskuldren Struktur des Gewebes ab. Fiir die Nie-
re ergab sich: k = 68,1mM~!s~!. Die molare Suszeptibilitit von Dysprosium be-
triigt 4,8 - 10~ 2 cgs/mol [29]. Fiir die entsprechende Magnetisierung bei 1,5 T ergibt
sich damit ein Wert von 0,71 A/(mmM Dy). Vergleicht man diesen Wert mit der
Magnetisierung von NC100150 (4,5A/mmM Fe) wiirde man — unter der Annah-
me, dafs die Steigung k proportional zur Magnetisierung des verwendeten KMs ist
— einen etwa 6 mal groferen k-Wert fiir NC100150 erwarten. Man erhélt demnach
k ~ 400 mM~'s~! fiir das Nierengewebe. Dies ist in recht guter Ubereinstimmung
mit den Abschétzungen von k aus den Gleichgewichtswerten. Fiir Blut konnte durch
i vitro Messungen ein k-Wert abgeschétzt werden, der ebenfalls in dieser Grofen-
ordnung liegt (k ~ 350 mM ~!s~!). Tatséchlich scheint die Annahme gleicher k-Werte
somit recht gut erfiillt zu sein. Das bestétigen auch Messungen von Bjgrnerud et al.,
die fiir den Proportionalititsfaktor in Blut einen Wert von kg = 340mM—!'s™!
und fiir den entsprechenden Wert im Nierenkortex kpnjere = 350mM ! s~ angeben
(schriftliche Mitteilung).

Da sich das Verteilungsvolumen des KMs auf das Blutplasma beschréankt, muf fiir

*Kurzschliisse zwischen arteriellen und venosen Gefifien
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die Abschétzung des RBV nach Gl. 6.12 eine Korrektur mit Hilfe des Hamatokrit
erfolgen. Die in dieser Arbeit getroffenen Annahmen sahen einen einheitlichen H&-
matokriten fiir die Niere vor, dessen Wert mit rund 55% des arteriellen Hamatokriten
abgeschétzt wurde. Da die Niere — grob gesagt — in die funktionellen Einheiten Kortex
und Medulla gegliedert ist, liegt die Annahme nahe, fiir beide Einheiten unterschied-
liche Werte zugrundezulegen. Es ist wahrscheinlich, daf aufgrund der physiologi-
schen Gegebenheiten der Hématokrit im Kortex eher dem arteriellen Wert &hnelt.
Fiir die Medulla kann dagegen ein eher kleinerer Wert angenommen werden, der
sich durch die stdndige Wasseraufnahme (jenes Wasser, das dem Primérharn in den
Henleschen Schleifen entzogen wird, s. a. Kap. 5.2) rechtfertigt. Die fehlende Diffe-
renzierung zwischen beiden Einheiten bei der Berechnung konnte die Erklarung fiir
die Uberschitzung des medulldiren Blutflusses liefern. Obschon die himodynamische
Differenzierung der Niere auch ohne diese Korrekturen mit der dynamischen MRT

nachvollzogen werden konnte.

Teilvolumeneffekte kénnen bei der Bestimmung der arteriellen Inputfunktion in der
Nierenarterie auftreten. Die Bestimmung der AIF aus der Aorta ergibt gegeniiber
einer Berechnung aus der Nierenarterie Kurven mit héheren SNR, da aufgrund des
groferen Querschnitts mehr Pixel verwendet werden konnen. Wie der Vergleich der
beiden Methoden ergeben hat, waren die Abweichungen im vorgestellten Fall gering.
Trotz des kleinen Querschnitts wird die AIF in der Nierenarterie relativ genau be-
stimmt, da die langreichweitigen Suszeptibilitétseffekte iiber die Gefdfswande hinaus-
reichen. Dennoch sind Teilvolumeneffekte aufgrund von Bewegung des Patienten sehr
wahrscheinlich. Um Dispersionseffekte zu minimieren, sollte die AIF moglichst nahe
am zu untersuchenden Gewebe bestimmt werden (Nierenarterie). Dieser Anspruch
steht der Forderung nach einer mdoglichst robusten Methode (Aorta) entgegen. In
dieser Arbeit konnte gezeigt werden, dal beide Ansétze praktikabel sind. In Zukunft
mufs gekldrt werden, ob bei Vorliegen von hochgradigen Stenosen eine Bestimmung
der AIF in der Aorta signifikant unterschiedliche Ergebnisse liefert im Vergleich zu
einer Berechnung in der Nierenarterie. Die vorliegenden Daten sind nicht umfang-

reich genug, um eine Entscheidung zu treffen.

Die Entfaltung der Gewebekurven mit der AIF erfolgte mit Hilfe eines weiterent-
wickelten Algorithmus, der die Residuenkurven als Linearkombination von orthogo-
nalen Polynomen beschreibt. Durch Simulationsrechnungen konnte gezeigt werden,
daft mit diesem Ansatz eine stabile und genaue Bestimmung der MTT erfolgen kann.
Bei kleinem SNR (10-20) sollte sich der Grad der Polynome auf n = 5 beschrinken,
da sonst der Einfluf des Rauschens auf die Residuenkurven zu grofs wird. Als limitie-
rend fiir eine genaue Bestimmung der MTT erwies sich in erster Linie die begrenz-

te Zeitauflosung der Bildserien. Als Losung fiir dieses Problem wurde gezeigt, daf
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durch spline-Interpolation der Konzentrations-Zeit-Kurven der systematische Fehler
stark reduziert werden kann. Mit der Einfithrung eines Kriteriums zur Detektion des
zeitlichen Versatzes zwischen Gewebekurve und AIF konnte die Stabilitit und Re-

produzierbarkeit der Losungsfunktionen nachgewiesen werden.

Die Atemanhaltetechnik wihrend der Boluspassage hat sich als praktikabel erwie-
sen. Im Patienten konnte der Bolusverlauf ohne Bewegungsartefakte verfolgt werden.
Erst nach Abfluten des KMs kam es im Post-KM-Signal zu Atemartefakten, die fiir

die Auswertung aber keine Rolle spielen.

Die mit der entwickelten Methode erzielten Ergebnisse sind vielversprechend. Im
Rahmen einer tierexperimentellen Studie konnte eine recht gute Ubereinstimmung
zwischen MR-tomographisch und invasiv durch Ultraschalltechnik bestimmten RBF-
Werten gezeigt werden. Die Vergleichbarkeit der beiden Methoden ist kritisch zu
beurteilen, da durch die Skalierung der mit dem Flufisensor erhaltenen Werte indi-

viduelle Unterschiede der renalen Durchblutung unberiicksichtigt bleiben.

Im Mittel werden regionales Blutvolumen und Blutfluff mit der Single-Echo-Technik
um etwa 20% iiberschétzt. Dies scheint auf eine Kombination der oben aufgefiihrten

systematischen Fehler zuriickzufiihren zu sein.

Durch die kiinstliche Induktion einer Stenose der Nierenarterie konnte die Auto-
regulation der Nierendurchblutung nachvollzogen werden. Es konnte nachgewiesen
werden, dafs die Detektion von Perfusionsinderungen mit der dynamischen MRT
moglich ist. Diese Ergebnisse werden von den Daten der ersten Patientenstudie un-
terstiitzt. Wenn auch die Anzahl der untersuchten Nieren gering war (n = 7), ergab

sich fiir parenchymal geschédigte Nieren ein signifikant geringerer Blutflufs.

In der MRT sind sogenannte arterial spin-labeling Techniken vorgeschlagen wor-
den, um die Nierenperfusion zu quantifizieren. Diese Technik beruht auf der Bestim-
mung der Signaldifferenz nach einem selektiven und einem nicht-selektiven Anre-
gungspuls [69], [70]. Sie wird beschrénkt durch sehr geringe SNR bei kleinen Signal-
differenzen (=~ 3%), so dak eine Quantifizierung der renalen Perfusion bislang nur in

tierexperimentellen Tomographen mit hoher Grundfeldstirke moglich war [71].

Die als Gold-Standard akzeptierte Methode zur Bestimmung der renalen Funktio-
nalitdt stellt die funktionelle Szintigraphie, ein nuklearmedizinisches Verfahren, dar.
Die Anflutung und Clearance eines radioaktiven Tracers (meist 9™Tc — M AG3)
wird als Serie von Szintigrammen — zweidimensionalen Schnittbildern, welche die

Aktivitdtsverteilung der emittierten Strahlung widergeben — sichtbar gemacht. Diese
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Methode liefert allerdings keine absoluten quantitativen Parameter, da nur das Ver-

h&ltnis der Funktionalitdt von rechter zu linker Niere festgestellt werden kann.

Die Ergebnisse der zweiten Patientenstudie stimmen recht gut mit den Ergebnissen
der Szintigraphie {iberein. Dariiberhinaus bietet die entwickelte MR-tomographische
Methode die Mdoglichkeit, die lokale Mikrozirkulation als farbkodierte Karten sehr
anschaulich darzustellen. Aus den berechneten Karten lassen sich die Gewebe diffe-

renzieren und hidmodynamische Verédnderungen erkennen.

Die vorgestellte MR-Technik bietet die Mdglichkeit einer quantitativen Bestimmung
h&modynamischer Parameter, die fiir die klinische Routine zur Evaluierung renaler
Arterienstenosen und parenchymaler Schiden von Bedeutung sein kann. Besonders
hervorzuheben ist hierbei, dafs die vorgestellte Methode ohne ionisierende Strahlung

oder nephrotoxische KM auskommt.
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Zusammenfassung und Ausblick

Im Rahmen dieser Arbeit wurde eine Methode entwickelt, die Mikrozirkulation der
Niere zu quantifizieren. Ein vielversprechender diagnostischer Einsatz der Methode

liegt in der Beurteilung der himodynamischen Signifikanz nierenarterieller Stenosen.

Zunichst wurde eine Bildgebungstechnik entwickelt, die eine sequentielle Aufnahme
der Boluspassage eines intravasalen Kontrastmittels in der Niere mit guter Zeitauf-
16sung und ausreichender Ortsauflosung erlaubt. Zur quantitativen Bestimmung des
renalen Blutflusses muft der Konzentrations-Zeit-Verlauf in einem zufithrenden Gefaf
bekannt sein. Zwei Alternativen wurden in dieser Arbeit aufgezeigt: die Bestimmung
in der Aorta und in der Nierenarterie. Beide Moglichkeiten erwiesen sich als prakti-
kabel.

Der Einflufs von Relaxationsdnderungen auf die Genauigkeit der Parameterbestim-
mung wurde umfassend durch Phantommessungen und Simulationsrechnungen un-
tersucht. Es zeigte sich, daf T1-Effekte im Bereich niedriger Konzentrationen (<
0,5 mg/kg) fiir die Sequenz mit nur einer Echoakquisition zur fehlerhaften Bestim-
mung des Konzentrations-Zeit-Verlaufes wihrend der KM-Boluspassage fiihrt. Fiir
hohe KM-Dosen ist der Fehler allerdings vernachlédssigbar klein. Um dennoch die
T1-induzierten Anderungen kompensieren zu kénnen, wurde eine Doppelechosequenz

implementiert, die den exakten Verlauf von AR2* wiedergibt.

Die Berechnung der Gewebeantwort auf einen idealen Bolus erfordert die Entfaltung
des Konzentrations-Zeit- Verlaufes mit der arteriellen Inputfunktion. Ein Entfaltungs-
algorithmus wurde vorgestellt und auf seine Anwendbarkeit auf MR-Datensétze iiber-
priift. Um den Einfluft des Rauschens auf die Stabilitit der Entfaltung abschitzen
zu kénnen, wurden umfangreiche Simulationsrechnungen durchgefiihrt. Es wurden
Losungen aufgezeigt, um optimale Entfaltungsparameter zu wihlen und stabile, re-

produzierbare Residuenfunktionen zu berechnen.

Im Rahmen einer tierexperimentellen Studie konnte eine gute Ubereinstimmung von
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MR-tomographisch bestimmten RBF-Werten mit den invasiv durch Ultraschalltech-
nik bestimmten RBF-Werten gezeigt werden. Mit einer kiinstlichen Induktion von
Stenosen der Nierenarterie durch eine Klemme konnte die Autoregulation der Nieren-
durchblutung nachvollzogen werden. Dieser Mechanismus sorgt dafiir, daf die Nie-

rendurchblutung iiber einen weiten arteriellen Druckbereich aufrechterhalten wird.

Anhand zweier klinischer Studien konnte die Relevanz der Technik fiir die Nierendia-
gnostik aufgezeigt werden. Erstmals konnte die Nierendurchblutung als bildpunktwei-
se aufgeldste Parameterkarte visualisiert werden. Die Absolutwerte der berechneten

h&modynamischen Parameter liegen im Bereich der Literaturwerte.

Interessante Moglichkeiten ergeben sich durch die Intravaskularitét des verwende-
ten KMs. Die Bestimmung des RBV anhand von Pré- und Post-Kontrastbildern im
Gleichgewichtszustand der KM-Verteilung wire eine sinnvolle Ergdnzung der dyna-
mischen Methode. Zugleich wire eine Mehrschichttechnik wiinschenswert. Aufgrund
der angesprochenen Schwierigkeiten bei Verwendung von langen Echozeiten kénnte
ein Ansatz in der Entwicklung von segmentierten EPI-Sequenzen liegen. Eine An-
wendung der Methode zur quantitativen Beurteilung der Mikrozirkulation anderer

Organe (z. B. Herz oder Leber) wire ebenfalls eine interessante Option.
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Anhang A

Herleitung der Entfaltungsgleichung

Nachfolgend wird die Giiltigkeit von Gl. 7.7 bewiesen:
In Dirac-Notation 1aft sich AIF als Operator interpretieren, der auf den ket-Vektor
|R) wirkt und den ket-Vektor |C) erzeugt:

|C) = AZF|R) (A1)
Da AZF ein linearer Operator ist, gilt allgemein:
t
ATF|g) = / AIF(t — ') - g(¢') dt’ (A.2)
0
Die Wirkung des zu AZF adjungierten Operators AZF ™ ist dann gegeben durch
T
ATF*|g) = / ATF(#) - g(t + 1) dt', (A.3)
0

wenn AZF und g im Intervall 0 < ¢ < T definiert sind.
Die Gleichungen 7.4, 7.5 und 7.6 werden in Dirac-Notation wie folgt notiert:

lar) = AZF"|p) (A.4)
k
lag) = ZTki|ai) (A.5)
i=1
k
1Br) = Y Thilps)- (A.6)
i=1
Unter der Voraussetzung, daf die Residuenfunktion R im Z-dimensionalen Raum
liegt, gilt:
Z
|R) = Z loom) (| R)
m=1
Z

m
= |ovm) - ZTmi<ai|R>
1 i=1

3
I
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) - Y i (pi| AZF|R) (A.7)

i=1

I
M~

3
I}

| ) {Bm | AZF|R)

I
M~

3
I

I
M~

|QM><ﬁm|C> q.e.d.

3
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