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Diffusions-Porenbildgebung und Austauschraten-Messungen mittels kernmagnetischer
Resonanz

Diffusionsmessungen mittels Magnetresonanztomographie ermöglichen tiefe Einblicke in die
mikroskopische Zellstruktur und deren funktionale Eigenschaften. In dieser Arbeit wurde einer-
seits die Diffusions-Porenbildgebung weiterentwickelt, welche es prinzipiell ermöglicht nicht-
invasiv histologieähnliche Parameter wie Zellgrößenverteilungen zu bestimmen. Andererseits
wurden Techniken zur Ermittlung der Permeabilität von Zellmembranen mittels doppelter Diffu-
sionswichtung untersucht.
Die Diffusions-Porenbildgebung mit ultrahohen Gradienten wurde erfolgreich an einem
14.1 T-Spektrometer implementiert. Dabei konnte die Porenfunktion von Glaskapillaren
(dinnen = 10 − 25 µm) bestimmt werden. Der neuentwickelte Filteransatz ermöglicht durch Un-
terdrückung unerwünschter Signalanteile eine direkte Messung der Porenfunktion in Gegenwart
einer extraporalen Flüssigkeit. Ultrahohe Gradienten (G = 12.06 T/m) ermöglichten die Bestim-
mung der Porenfunktion von polymerisierten Hohlkugeln (daußen = 3.3 µm). Für üblicherweise
vorherrschende Austauschraten ist die Porenbildgebung auch für permeable Poren möglich, so-
dass eine Übertragung auf Zellen erfolgversprechend ist.
Im zweiten Teil wurden theoretische, experimentelle sowie Monte-Carlo-Simulations-basierte
Analysen zu Austauschraten-Messungen (Apparent Exchange Rate Mapping) durchgeführt.
Hierzu wurden unterschiedliche Geometrien, Packungsdichten, Permeabilitäts- und Größen-
verteilungen, Signal-zu-Rausch-Verhältnisse sowie Axon-Orientierungsdispersionsmodelle be-
trachtet. Mit Ausnahme von sehr schnellem Austausch (AXR≥ 20−30 s-1) und sehr kleinen Pa-
ckungsdichten gilt die erwartete Proportionalität zur Membranpermeabilität in allen betrachteten
Systemen, sofern SNR > 150 erreicht wird. Ohne weitere Kenntnisse über die Gewebestruktur
ist keine absolute Quantifizierung der Zellmembranpermeabilität möglich. Permeabilitätsände-
rungen in Pathologien könnten jedoch prinzipiell detektiert werden.

Diffusion Pore Imaging and Exchange Measurements by means of Nuclear Magnetic Reso-
nance

Diffusion measurements by magnetic resonance yield deep insights into microscopic cell struc-
tures and their functional properties. In this thesis, diffusion pore imaging, which in principle
allows the non-invasive determination of histology-like parameters like cell size distributions,
was advanced. Furthermore, methods used for the measurement of cell permeabilities via double
diffusion encoding were probed.
Diffusion pore imaging with ultra-high gradients was successfully implemented on a
14.1 T-spectrometer. It was possible to determine the pore space function of glass capillaries
(dinnen = 10 − 25 µm). The proposed filter approach enables the direct measurement of pore
space functions in the presence of extraporal fluids by suppressing unwanted signal contributions.
Using ultra-high gradients (G = 12.06 T/m) measuring the pore space function of polymerized
hollow spheres (daußen = 3.3 µm) was possible. For typical exchange rates, pore imaging is pos-
sible for permeable membranes, enabling a translation to actual cells.
In the second part, Apparent Exchange Rate Mapping was analyzed theoretically, experimentally
and using Monte-Carlo simulations involving different geometries, packing densities, permeabi-
lity and size distributions, signal-to-noise-ratios and axon orientation dispersion models. Except
for very fast exchange (AXR≥ 20−30 s-1) and small packing densities, the expected connection
to permeability is valid for SNR > 150. Without further knowledge about the tissue, absolute
permeability quantification is not possible. However, changes in permeability due to pathologies
could be detected in principal.





Nicht das Beginnen wird belohnt,
sondern einzig und allein das Durchhalten.

Katharina von Siena
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1 Einleitung

In tiefem Dunkel liegt die Welt,
bis die Physik sie schwach erhellt.

Ulrich Erckenbrecht, deutscher Schriftsteller

Im Jahre 1945 haben die Arbeitsgruppen von Edward Mills Purcell [PTP46] und Fe-
lix Bloch [Blo46] unabhängig voneinander das Phänomen der Magnetischen-Kernspin-
resonanz experimentell nachweisen können. Für ihre Erkenntnisse erhielten sie 1952 den
Nobelpreis in Physik.
Die Abhängigkeit der Resonanzfrequenz der Kernspins von ihrer chemischen Umgebung
wurde einige Jahre später von den Gruppen von Knight, Proctor und Dickinson [Kni49;
PY50; Dic50] nachgewiesen. Durch diese Abhängigkeit kann mit Hilfe der Magnetreso-
nanzspektroskopie (MRS) eine Analyse der Zusammensetzung von chemischen Proben
durchgeführt werden, welche bis heute einen Goldstandard bei Messungen in der analyti-
schen Chemie und der Biochemie darstellen.
Im Jahre 1973 konnte Lauterbur [Lau73] durch Anwendung von zusätzlichen Gradienten-
feldern die Ortsinformation der Kernspins rekonstruieren. Diese Technik ist die Grundla-
ge für die Magnetresonanztomographie (MRT). Durch Beschleunigung der Bildaufnah-
me durch Mansfield [Man+78] waren schließlich erste klinische Aufnahmen möglich.
Im Gegensatz zur Computertomographie (CT) und Positronen-Emissions-Tomographie
(PET) stellt die MRT eine Möglichkeit dar, nicht-invasiv, d.h. ohne Einsatz von ionisie-
render Strahlung oder radioaktiven Substanzen, Licht ins Dunkel zu bringen, um hier
das Eingangszitat aufzugreifen. Zusätzlich besitzt die MRT im Vergleich zu den anderen
Methoden einen deutlich höheren Weichteilkontrast. Neben der strukturellen T1- und T2-
Bildgebung umfassen die Anwendungen heutzutage beispielsweise die Magnetresonan-
zangiographie (MRA), die Diffusions-Tensor-Bildgebung (DTI) und funktionelle Magne-
tresonanztomographie (fMRT). 2003 wurde Lauterbur und Mansfield für ihre Errungen-
schaften auf diesem Gebiet der Nobelpreis für Physiologie und Medizin verliehen.
Die Selbstdiffusion von Wasser stellt einen besonderen Parameter in der Magnetresonanz-
tomographie dar. Die diffusionsgewichtete Bildgebung (DWI) kann dabei Einblicke in die
mikroskopische Struktur von biologischem Gewebe oder porösen Medien liefern [Ste65;
Sen04; Gre07; Jon10; Cal11]. Die DTI kann dazu verwendet werden, um die Verläufe von
Fasersträngen in der weißen Nervensubstanz zu rekonstruieren [Mor+00; Sti+01; Jon10].
Zudem kann durch die Diffusions-Kurtosis-Bildgebung (DKI) die Heterogenität der Dif-
fusionskoeffizienten im Gewebe untersucht werden [Jen+05; Kud+12; Ros+12]. Die Un-
tersuchung des kapillaren Blutflusses [Le +86] ist ebenso möglich wie die Messung von
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1 Einleitung

Größenverteilungen von Axonen auf Basis des zeitabhängigen Diffusions-Signal [AB05;
Ass+08]. In der klinischen Routine wird die Diffusions-Bildgebung vor allem zur De-
tektion von Tumoren [CMR97; Tam+08; Roe+15] und in der Schlaganfall-Diagnostik
[Mos+90; Muk+00; Hui03] verwendet, wobei hier zumeist nur der Apparent Diffusion
Coefficient (ADC) gemessen wird.
Während der ADC nur indirekt mit der Struktur der Diffusionshindernisse verbunden
ist und keine direkten Rückschlüsse auf deren Geometrie zulässt, erlaubt die sogenannte
Diffusions-Porenbildgebung [Lau+11] die direkte Ermittlung der Form von geschlosse-
nen Poren oder Zellen, welche mit einem MR-sichtbaren diffundierenden Medium gefüllt
sind. Da hierbei alle Poren in einem Volumenelement zum Signal beitragen, bestehen die
üblichen Limitationen durch das begrenzte Signal-zu-Rausch-Verhältnis (SNR) in sehr
viel geringerem Umfang als bei der konventionellen MRT, sodass Auflösungen erreich-
bar sind, welche den Zellgrößen entsprechen. Neben Anwendung in der Industrie, etwa
bei der Zementherstellung oder der Ölförderung ist letztlich die direkte und nicht-invasive
Messung von Zellgrößenverteilungen prinzipiell denkbar. Somit könnten histologieähnli-
chen Parametern gewonnen werden. Die bisherigen Implementierungen der Porenbild-
gebung sind aber vor allem bei hyperpolarisiertem Xenon [Kud+13; Dem+17; Dem+18;
Dem+19] sowie unter dem Ausschluss von extraporalem Wasser durchgeführt worden
[Kom+11; HHG13; Her+15; HHG15]. Der Einfluss von extraporalen Flüssigkeiten und
Einflüsse durch die Zellmembranpermeabilität auf die Porenfunktion wurden bisher nicht
genauer betrachtet, was eine Anwendung auf echte Zellsysteme bisher ausschloss. Des
Weiteren sind für die Durchführung der Porenbildgebung ultrahohe Gradienten von ent-
scheidender Bedeutung, welche beispielsweise auf Spektrometern durch spezielle Diffu-
sionsprobenköpfe erreichbar sind aber bisher nicht für die diese Anwendung eingesetzt
wurden.
Während die Permeabilität von Zellen für die Diffusions-Porenbildgebung einen potenti-
ellen Störfaktor darstellt, kann sie interessante Einblicke zur Charakterisierung des Zell-
zustandes liefern. Die Permeabilität ändert sich dabei oftmals im Verlauf von Pathologien
[Hu+06; Tai+08] und Tumoren [Las+16] und könnte auch im Zusammenhang mit der
Genexpression stehen [Sch+17]. Der Austauschprozess kann dabei entweder direkt durch
die Zellmembran [Reu12] oder über Aquaporine erfolgen [Agr+02; Cas05].
Neben der DWI können Messungen mit Gadolinium-Kontrastmitteln zur Untersuchung
von Austauschprozessen verwendet werden. Durch modellbasierte Methoden können mit
Hilfe der Zeitabhängigkeit des Diffusionskoeffizienten in restriktiven Strukturen [Pri+98;
Suh+03] mit der Permeabilität verknüpfte Informationen gewonnen werden. Eine neuere
Möglichkeit zur Bestimmung der Permeabilität basiert auf einer Messung mit doppelter
Diffusionswichtung [Mit95; She+10], welche stimulierte Echos [Hah50] zur Singalspei-
cherung verwendet. Diese Methode wird als Filter Exchange Imaging (FEXI) beziehungs-
weise Apparent Exchange Rate Imaging (AXR) bezeichnet [Las+11; Nil+13; KF11].
Ziel dieser Arbeit war es zum einen, die Porenbildgebung am 14.1 T-Spektrometer mit
ultrahohen Gradienten zu implementieren sowie deren Messung in Gegenwart von extra-
poralen Flüssigkeiten zu ermöglichen. Außerdem wurde untersucht, inwiefern die Poren-
bildgebung bei Vorliegen von permeablen Membranen durchgeführt werden kann. In die-
sem Zusammenhang könnten Informationen hinsichtlich der Permeabilität zur Bewertung
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der Ergebnisse der Porenbildgebung von besonderem Interesse sein. Des Weiteren stellt
sich die Frage, inwiefern der eigentlich für die Porenbildgebung störende Effekt des Was-
seraustauschs zu einem Messprinzip bei typischen klinischen Parametern erhoben werden
könnte. Daher wurden die zugrundeliegenden Annahmen bezüglich der Verknüpfung des
AXR mit der echten Austauschrate mit Hilfe von Simulationen und Verifikationsmessun-
gen überprüft. Hierzu wurden verschiedene Geometrien, Permeabilitätswerte, Größenver-
teilungen, unterschiedliche Diffusionskoeffizienten in den Kompartimenten, Relaxations-
prozesse, Axon-Orientierungsdispersion und der Einfluss des SNR betrachtet. Zur Verifi-
kation wurden zudem AXR-Messungen mit einer FEXI-Sequenz am 14.1 T-Spektrometer
durchgeführt.
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2 Grundlagen

Eine gute Theorie ist das Praktischste, was es gibt.

Gustav Robert Kirchhoff

2.1 Magnetische Kernresonanz

Im Folgenden soll ein kurzer Überblick über die der Kernspinresonanz und deren Grund-
lagen gegeben werden. Detailliertere Darstellungen finden sich zum Beispiel in [Abr61],
[Haa+99] und [Sli13]. Die hier gezeigte Einführung orientiert sich an [Lud17].

Zeeman-E�ekt

Kerne mit einer ungeraden Protonen- und oder Neutronenzahl weisen einen Spin I 6= 0
auf. Da es sich beim Spin um eine intrinsische Form des Drehimpuls handelt, folgt der
Spin-Operator ~̂I den folgenden Kommutatorrelationen:[

Îi, Î j
]
= i}εi jk Îk (2.1)

und [
Î2, Îi

]
= 0. (2.2)

Anhand dieser Relationen lassen sich die Eigenzustände |I,m〉 des Spins konstruieren.
Für diese gelten die folgenden Eigenwertgleichungen:

Î2 |I,m〉= I (I +1)}2 |I,m〉 (2.3)

Îz |I,m〉= m} |I,m〉 (2.4)

Das magnetische Moment lässt sich mit dem Kernspin über das gyromagnetischen Ver-
hältnis verknüpfen:

~̂µ = γ ·~̂I. (2.5)

Das gyromagnetische Verhältnis stellt dabei eine kernspezifische Größe dar. Für Protonen
beträgt dieses γ = 2.6752218744(11) ·108 (sT)-1.
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2 Grundlagen

Die Wechselwirkung des Kernspins mit einem äußeren, statischen Magnetfeld1, welches
in z-Richtung ausgerichtet ist, ~B0 = B0 · êz, lässt sich durch den folgenden Hamilton-
Operator beschreiben:

Ĥ =−~̂µ ·~B =−γ · Îz ·B0. (2.6)

Die erlaubten Energielevel dieser Interaktion resultieren aus den Eigenwerten des Hamilton-
Operators. Durch Anwenden von Ĥ auf die Eigenwerte des Spin-Zustands |I,m〉 können
diese Energien berechnet werden:

Ĥ |I,m〉= Em |I,m〉 . (2.7)

Mit Îz |I,m〉 = m} |I,m〉 finden sich 2I + 1 äquidistante Energieniveaus. Dies ist auch als
Zeeman-Effekt bekannt:

Em =−γ}mB0. (2.8)

Da es sich bei Protonen um Spin-1/2-Kerne handelt, unterschieden sich zwei benachbarte
Energieniveaus um den folgenden Wert:

∆E = γ}B0 = }ω0, (2.9)

wobei ω0 als Larmor-Frequenz definiert wird.

Makroskopische Magnetisierung

Die Energiedifferenz in Gleichung 2.9 resultiert in unterschiedlichen Besetzungszahlen
für die Energieniveaus |↑〉 und |↓〉. Im Hochtemperaturlimit können diese mit Hilfe der
Boltzmannstatistik beschrieben werden:

N|↑〉 =
1
Z

e−E|↑〉/kBT , N|↓〉 =
1
Z

e−E|↓〉/kBT (2.10)

wobei Z die Zustandsumme beschreibt:

Z = e−E|↑〉/kBT + e−E|↓〉/kBT . (2.11)

Die relative Besetzungszahldifferenz ∆N/N, wobei ∆N = N|↑〉−N|↓〉 und N die Gesamt-
zahl der Spins darstellt, kann wie folgt berechnet werden:

1Die magnetische Flussdichte ~B wird, wie auf dem Gebiet der Kernspinresonanz üblich, im Folgenden
vereinfachend als Magnetfeld bezeichnet.
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2.1 Magnetische Kernresonanz

∆N
N

= tanh
(

γ}B0

2kBT

)
. (2.12)

Die Besetzungszahldifferenz liegt bei Körpertemperatur T = 310 K und einem Magnet-
feld von B0 = 1.5 T in der Größenordnung von 10−6. Auf Grund der hohen Teilchenzahl
im Körper (1028 m-3) ist es dennoch möglich, eine makroskopische Magnetisierung zu
messen, welche sich wie folgt darstellen lässt:

M0 =
N|↑〉−N|↓〉

V
〈µ̂〉= N

V
γ2}2

4kBT
B0. (2.13)

Die Stärke der Magnetisierung ist also proportional zum gyromagnetischen Verhältnis γ

des betrachteten Kerns, zum Hauptmagnetfeld sowie zur Temperatur des zu untersuchen-
den Objekts.

Magnetische Resonanz

Im folgenden findet, wie in der MRT üblich, eine klasische Betrachtung der makroskopi-
schen Magnetisierung statt. Befindet sich ein magnetisches Moment ~µ in einem externen
Magnetfeld B0, dann wirkt auf das magnetische Moment ein Drehmoment, welches pro-
portional zur zeitlichen Ableitung des Drehimpulses ist. Da die Magnetisierung ~M die
Summe aller magnetischer Momente in einem Volumenelement darstellt, wirkt auch auf
sie dieses Drehmoment. Für die Bewegungsgleichung der Magnetisierung gilt folglich:

d ~M
dt

= ~M× γ~B. (2.14)

Wird nun zusätzlich zum statischen externen Magnetfeld ein senkrecht dazu stehendes
Hochfrequenz(HF)-Feld angelegt, welches wie folgt beschrieben werden kann:

~B1 = B1


cos(ωHFt)

sin(ωHFt)

0

 , (2.15)

wobei B1 dessen Amplitude beschreibt und ωHF die Frequenz, kommt es zu einer Rotation
der Magnetisierung um die Superposition der beiden magnetischen Felder ~B = ~B0 +~B1.
Zur Vereinfachung der Betrachtung, wird das System in das rotierende Koordinatensys-
tem von ~B1 transformiert:

d ~M′

dt
= ~M′× γ~Beff, (2.16)

mit ~Beff:
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2 Grundlagen

~Beff =


B1

0

B0− ωHF
γ

 . (2.17)

Sofern das angelegte Magnetfeld resonant ist, d.h. ωHF = γB0, verfügt das effektive Ma-
gnetfeld ~Be f f nur noch über eine Komponente in x′-Richtung. Dies führt zu einer Präzes-
sion der Magnetisierung ~M0 um die x′-Achse mit der Frequenz:

ω1 = γB1. (2.18)

Wird nun solch ein Feld für eine Zeit tp angelegt, resultiert daraus der Flipwinkel α ,
welcher die Auslenkung der Magnetisierung aus dem Gleichgewichtszustand beschreibt:

α =
∫ tp

0
γB1(t)dt =

∫ tp

0
ω1(t)dt. (2.19)

Nach der Auslenkung präzediert die Magnetisierung ~M mit der Larmorfrequenz ω0 um
das Magnetfeld ~B0. Daher resultiert die Auslenkung mit einem entsprechend gewählten
Hochfrequenzfeld in der Anregung der makroskopischen Magnetisierung ~M.

Blochgleichungen

Nach der Anregung durch das Hochfrequenzfeld kommt es auf Grund von Wechselwir-
kungen der Kernspins mit ihrer Umgebung zu einer Rückkehr der Magnetisierung ~M0 in
ihr thermisches Gleichgewicht. Dieser Prozess kann durch einen Zerfall der transversa-
len Komponente Mxy und einer Zunahme der longitudinalen Komponente Mz beschrieben
werden. Zur Charakterisierung dieser Prozesse hat Felix Bloch die beiden Zeitkonstanten
T1 und T2 eingeführt, und die so genannten Blochgleichungen [Blo53] als Erweiterung
der Bewegungsgleichungen der Magnetisierung formuliert:

dMx

dt
= γ

(
~M×~B

)
x
−Mx

T2
(2.20)

dMy

dt
= γ

(
~M×~B

)
y
−

My

T2
(2.21)

dMz

dt
= γ

(
~M×~B

)
z
−M0−Mz

T1
(2.22)

Die beiden Relaxationskonstanten können dabei wie folgt beschrieben werden:
Die Spin-Spin-Relaxation (T2) beschreibt die Interaktion mit benachbarten Spins, wobei
diese zu einem Verlust der Phasenkohärenz der Spinpakete führt und dadurch zu einem
Verlust der transversalen Magnetisierung Mxy.
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2.1 Magnetische Kernresonanz

Die Spin-Gitter-Relaxation (T1) beschreibt die Rückkehr zum thermischen Gleichgewicht
nach einer Auslenkung der Magnetisierung. Dieser Prozess ist durch die Wechselwir-
kung der Spinpakete mit ihrer Umgebung, dem Gitter, gegeben. Die Bezeichnung Gitter
entstammt der Ursprungszeit der Magnetresonanz, da dort die Eigenschaften von Kris-
tallgittern untersucht wurden.

FID-Experiment

Das FID-Experiment stellt das einfachste NMR-Experiment dar, und soll deshalb kurz
betrachtet werden. Nach einem HF-Puls, mit α = 90°, befindet sich die Magnetisierung
M0 in der Transversalebene. Die resultierende Magnetisierung Mxy präzediert dann mit
der Frequenz ω0 um das statische Feld B0. Dieser Prozess kann als elektromotorische
Kraft in einem Empfangselement gemessen werden. Dabei wird eine Spannung Uind (t)
gemessen, welche das gemessene NMR-Signal darstellt und direkte Proportionalität zur
präzedierenden Magnetisierung in einem Volumen V zeigt:

S(t) =Uind(t) ∝

∫
ρ(~r)eiω0tdV, (2.23)

wobei ρ (~r) die räumliche Verteilung der Spinpakete, welche zum NMR-Signal beitra-
gen, beschreibt. Durch die T2-Relaxation der transversalen Magnetisierung zerfällt auch
die elektromotorische Kraft, welche als Free Induction Decay (FID) gemessen werden
kann. Die Inhomogenität des externen Magnetfelds B0 resultiert in einer Verteilung von
Larmor-Frequenzen, was sich in einem schnelleren Verlust der transversalen Magneti-
sierung niederschlägt. Diese Verteilung kann durch eine effektive Relaxationszeit T ∗2 be-
schrieben werden:

1
T ∗2

=
1
T2

+
1
T ′2

, (2.24)

wobei T ′2 den Verlust der Phasenkohärenz auf Grund der Inhomogenitäten beschreibt. Das
Signal des in Abbildung 2.1 dargestellten FIDs kann dann wie folgt beschrieben werden:

S(t) = S0eiω0te
− t

T∗2 , (2.25)

wobei S0 die Amplitude der gemessenen induzierten Spannung darstellt. Durch Anwen-
dung der Fouriertransformation (FT) auf das gemessene Signal erhält man ein NMR-
Spektrum. Die Halbwertsbreite (FWHM, Full Width Half Maximum) der Resonanz wird
dabei durch 2/T ∗2 bestimmt. Da in Messungen das Signal diskret abgetastet wird, wird die
höchstmögliche messbare Frequenz über den zeitlichen Abstand zweier Messpunkte, ∆t,
definiert. Diese Zeit wird auch als dwell time bezeichnet. Sofern das Nyquist-Shannon-
Theorem beachtet wird, gilt für die ohne Aliasing im Spektrum gespeicherte Information:

∆ f =
1
∆t

(2.26)
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2 Grundlagen

t

∼ e
− t

T∗2

S (t)

S0

ω

FWHM = 2/T ∗2
FT

Abbildung 2.1: Gemessenes Signal S (t) als Funktion der Zeit t, sowie die Fouriertrans-
formierte S (ω) im Frequenzraum. Entnommen aus [Lud17].

∆ν =
1

Taq
=

1
N ·∆t

, (2.27)

wobei ∆ f die spektrale Bandbreite und ∆ν die spektrale Auflösung definieren. N ist die
Anzahl der aufgenommenen Datenpunkte und Taq die Aufnahmezeit.

Spinecho

Das Spinecho-Experiment wurde zuerst von Erwin Hahn im Jahre 1950 durchgeführt
[Hah50]. Mit dessen Hilfe ist es möglich, die Spin-Spin Relaxationszeit T2 direkt zu mes-
sen. Der Signalverlauf für ein solches Experiment ist in Abbildung 2.2 dargestellt. Nach
dem 90°-Puls befindet sich die Magnetisierung wie beim FID-Experiment in der trans-
versalen Ebene und zerfällt mit T ∗2 . Durch die Feldinhomogenitäten dephasieren die ein-
zelnen Spinpakete. Der 180°-Puls nach der Zeit τ = TE/2 invertiert diese Phase, und da
die Inhomogenitäten als zeitlich konstant betrachtet werden, sind die Spinpakete zur Zeit
TE = 2τ daher wieder in Phase und resultieren in einem sogenannten Spinecho (siehe
Abb. 2.2). Durch Messung des Spinechos zu unterschiedlichen Echozeiten kann mit Hilfe
der folgenden Gleichung:

S (TE) = S0e−TE/T2, (2.28)

die T2-Relaxationszeit bestimmt werden.

Stimuliertes Echo

Neben dem Spinecho-Experiment lässt sich durch Anwendung von drei 90°-Pulsen auch
ein sogenanntes Stimuliertes Echo (STEAM) erzeugen. Dabei lenkt der erste 90°-Puls
die Magnetisierung in die transversale Ebene aus. Nach TE/2 folgt der zweite 90°-Puls,
welcher die Magnetisierung in die Vertikalebene dreht. Die longitudinale Magnetisierung
entspricht dabei nur der Projektion der einzelnen Komponenten auf die z-Achse, da die
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t

∼ e−
t

T2

S (t)

S0

TE/2 TE/2

Abbildung 2.2: Signalverlauf für ein Spinecho-Experiment. Nach der Anregung durch
den 90°-Puls zerfällt das Signal wie beim FID, durch den 180°-Puls nach
τ = TE/2 kommt es zu einer Rephasierung und dem resultierenden Spi-
necho bei TE = 2τ . Die Signalabnahme der Spinechos für verschiedene
TE ist proportional zu exp(−t/T2).

Magnetisierung zuvor dephasiert war. Nach dem dritten 90°-Puls befindet sich die Ma-
gnetisierung wieder in der Transversalebene. Nach TE/2 sind die Spinpakete wieder in
Phase und formen ein stimuliertes Echo. Auf Grund von T ∗2 -Relaxation und der notwen-
digen Zerstörung der transversalen Magnetisierung durch einen Spoiler-Gradienten, wäh-
rend der longitudinalen Speicherung zwischen dem zweiten und dritten Puls, kommt es
zu einem Signalverlust von einem Faktor 2 gegenüber einem Spinecho-Experiment. Auf
Grund der möglichen Varianz der Speicherzeit, welche auch als Mischzeit tm bezeichnet
wird, finden STEAM-Sequenzen in vielen Bereichen Anwendung.

2.2 Grundlagen der Magnetresonanzbildgebung

Um tatsächliche Bildgebungsexperimente ermöglichen zu können, ist es notwendig das
NMR-Signal mit einer Ortsabhängigkeit zu verknüpfen. Lauterbur gelang diese Verknüp-
fung 1973 mit Hilfe von zusätzlichen Magnetfeldgradienten [Lau73].

2.2.1 Gradientenfelder

Durch das lineare Gradientenfeld

~G = (Gx,Gy,Gz) =

(
∂Bz

∂x
,
∂Bz

∂y
,
∂Bz

∂ z

)
, (2.29)

welches mit dem statischen Magnetfeld ~B0 überlagert wird, entsteht eine Ortsabhängigkeit
der Larmor-Frequenz, welche wie folgt dargestellt werden kann:

ω (~x, t) = γBz (~x, t) = γ

(
B0 +~x · ~G(t)

)
. (2.30)
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2 Grundlagen

Die Phase φ (~x), welche ein Spinpaket durch Anwenden des Gradienten akkumuliert, kann
wie folgt berechnet werden:

φ (~x, t) = γ

∫ t

0
dt ′~x · ~G

(
t ′
)
=~k (t) ·~x, (2.31)

wobei hier der Wellenvektor~k (t) eingeführt wurde:

~k (t) = γ

∫ t

0
~G
(
t ′
)

dt ′ (2.32)

Das ortskodierte NMR-Signal kann dann wie folgt beschrieben werden:

S
(
~k (t)

)
∝

∫
V

Mxy (~x,0)e−i~k·~xd~x, (2.33)

wobei Mxy (~x,0) die Magnetisierung am Ort~x sei, welche zur Zeit t = 0 von einem Spinpa-
ket nach einem HF-Puls erzeugt wird. Diese Magnetisierung lässt sich durch die Fourier-
transformation direkt aus dem gemessenen Signal S

(
~k (t)

)
berechnen. Durch Abtasten

des k-Raums, durch Schichtselektion und Frequenz- und Phasenkodierung und anschlie-
ßender Fouriertransformation, kann so eine ortsaufgelöste Darstellung der Magnetisie-
rung erreicht werden. Es bestehen vielfältige Ansätze, sogenannte MR-Sequenzen, um
den k-Raum zu füllen. Für genauere Informationen hinsichtlich der Standardverfahren sei
an dieser Stelle auf die Bücher von Haacke [Haa+99] und Bernstein [BKZ04] verwiesen.
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2.3 Grundlagen der Diffusionsbildgebung

2.3 Grundlagen der Di�usionsbildgebung

In diesem Abschnitt werden kurz die Grundlagen der Diffusionsgewichteten Bildgebung
dargestellt. Die Darstellung der Grundlagen orientiert sich dabei an [Kud14]. Zusätzliche
und tiefer greifende Informationen finden sich in [Van92; Jon10; Mor+13].

2.3.1 Freie Di�usion

Die zufällige Bewegung von Teilchen, wie Atomen, Molekülen aber auch anderen Teil-
chen, auf Grund ihrer thermischen Energie wird als Diffusion bezeichnet. Mit der Dif-
fusion wird üblicherweise ein Konzentrationsgradient assoziiert, welchem die Diffusion
entgegenwirkt. Der so entstehende Teilchenfluss ~j wird durch das 1. Ficksche Gesetz be-
schrieben:

~j (~x, t) =−D∇C (~x, t) , (2.34)

wobei ∇C (~x, t) den Konzentrationsgradienten beschreibt. Der Proportionalitätsfaktor D
wird als Diffusionskoeffizient bezeichnet. Zusammen mit der Kontinuitätsgleichung

∂C
∂ t

=−div~j (~x, t) , (2.35)

erhält man das 2. Ficksche Gesetz:

∂C (~x, t)
∂ t

= ∇(D∇C (~x, t)) . (2.36)

Während die Gesetze formuliert wurden, um die Bewegung von Teilchen mit einem Kon-
zentrationsgradienten in Lösungen zu beschreiben, hat Einstein gezeigt [Ein05], dass die-
selben Gesetze auch bei der Selbstdiffusion ohne Konzentrationsgradienten gültig sind.
Die Propagatorfunktion P(~x, t) für freie Diffusion wird dabei durch eine Gaußkurve be-
schrieben. Im eindimensionalen Fall lässt sich die zurückgelegte zufällige Strecke mit
dem zentralen Grenzwertsatz wie folgt beschreiben:

P(x, t) =
1√

4πDt
e−

x2
4Dt . (2.37)

Da die Wahrscheinlichkeit für die beiden Bewegungsrichtungen identisch ist, gilt für den
Erwartungswert der zurückgelegten Strecke:

〈x〉=
∫

∞

−∞

xP(x)dx = 0. (2.38)

Betrachtet man jedoch die Varianz σ2 von Gleichung 2.37 erhält man die Einstein-Smolu-
chowski Beziehung [Ein05; Smo06] für isotrope Diffusion:
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σ
2 (t) =

〈
x2〉= 2Dt. (2.39)

Die Gleichungen 2.37 und 2.39 können auch für den dreidimensionalen Fall hergeleitet
werden:

P(~x, t) =
1

√
4πDt

3 e−
~x2
4Dt (2.40)

σ
2 (t) =

〈
~x2〉= 6Dt. (2.41)

2.3.2 Di�usionsbildgebung

In Abbildung 2.3a ist eine modifizierte Spinecho-Sequenz dargestellt, welche durch das
zusätzliche Gradientenpaar (hier in grau dargestellt) zur Diffusionsbildgebung verwendet
werden kann. Der 90°-Puls lenkt dabei die Magnetisierung aus dem Gleichgewichtszu-
stand in die Transversalebene aus. Anschließend kommt es zu einer Dephasierung, wel-
che durch den 180°-Puls umgekehrt wird. Vor der Rephasierung wird den Spinpaketen auf
Grund des ersten Diffusionsgradienten eine ortsabhängige, zusätzliche Phase aufgeprägt.
Der zweite Diffusionsgradient hebt diese Phase nach dem 180°-Puls wieder auf, sofern
sich die Spinpakete während der Messung nicht bewegen. Das resultierende Signal weist
dann dieselbe Stärke wie bei einem reinen Spinecho-Experiment auf (obere Reihe).
Falls die Spinpakete während der Messung der Diffusion unterliegen (untere Reihe), wird
die während des ersten Diffusionsgradienten aufgeprägte Phase nicht mehr kompensiert,
da die Spinpakete nun einem abweichenden resultierenden Magnetfeld ausgesetzt sind.
Diese zurückbleibende Phase führt zu einer Verringerung der resultierenden Magnetisie-
rung, welches aus der Summe aller magnetischer Momente entsteht. Daher wird bei einer
Diffusionsmessung mit existierender Diffusion das Signal niedriger als bei einem reinen
Spinecho-Experiment sein.

Blochgleichungen für freie Di�usion

Die Blochgleichungen können durch einen zusätzlichen Term erweitert werden, welcher
die Diffusion in Verbindung zum korrespondierenden Signal setzt [Tor56]. Diese Glei-
chungen werden als Bloch-Torrey-Gleichungen bezeichnet:

∂ ~M
∂ t

= γ ~M×~B−


Mx/T2

My/T2

(Mz−M0)/T1

+∇

(
D∇~M

)
, (2.42)

wobei ∇

(
D∇~M

)
den Diffusionsterm darstellt und der rechten Seite des 2. Fickschen Ge-

setzes entspricht. Das statische Magnetfeld B0 weist in dieser Darstellung in z-Richtung.
Stellt man nun die transversale Magnetisierung als komplexe Zahl dar:
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Abbildung 2.3: Darstellung einer diffusionsgewichteten Spinecho-Sequenz (a), mit in
grau dargestellten Diffusionsgradienten. In (b) ist der Grund für die Si-
gnalabnahme dargestellt. Die roten Pfeile repräsentieren Spinpakete an
verschiedenen Orten im rotierenden Bezugssystem. Das Magnetfeld B
stellt die Superposition aus Hauptmagnetfeld B0 und, falls angewendet,
der Gradienten dar. Mit Diffusion wird die während des ersten Diffusions-
gradienten akkumulierte Phase auf Grund von Änderungen der Position
der Spinpakete während des zweiten Diffusionsgradienten nicht vollstän-
dig rephasiert und es kommt zu einer Signalabnahme. Entnommen aus
[Kud14].
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2 Grundlagen

Mxy = Mx + iMy, (2.43)

und wählt ~B =
(

0,0,B0 +~x~G(t)
)

, lässt sich die Zeitabhängigkeit der transversalen Ma-
gnetisierung wie folgt darstellen:

∂Mxy

∂ t
=−iγMxy

(
B0 +~x~G(t)

)
−

Mxy

T2
+∇(D∇Mxy) . (2.44)

Mit dem Ansatz mxy (~x, t) = Mxy (~x, t)eiγB0t+t/T2 kann Gleichung 2.44 noch vereinfacht
werden:

∂mxy (~x, t)
∂ t

=−iγ~x~G(t)mxy (~x, t)+∇(Dmxy (~x, t)) (2.45)

Betrachtet man nun ein Volumenelement mit konstanter transversaler Magnetisierung,
indem die Diffusion stattfindet, kann mxy in einen ortsunabhängigen Magnitudenanteil
M (t) und einen Phasenanteil:

mxy (~x, t) = M (t)e−i~x~k(t), (2.46)

wobei~k (t) = γ
∫ t

0 dt ′~G(t ′), (vgl. Gl. 2.32), gilt, aufgeteilt werden.
Durch Integration der Differentialgleichung ∂M (t)/∂ t erhält man den Signalabfall zur
Echozeit T E, welcher auf Grund der Diffusion auftritt:

M (T E)
M (0)

= e−D
∫ T E

0
~k(t ′)·~k(t ′)dt ′ = e−bD, (2.47)

wobei

b =
∫ T E

0
~k2 (t ′)dt ′, (2.48)

der in der Literatur als b-Wert bezeichnet wird und ein Maß für die Stärke, beziehungs-
weise der Länge der Diffusionswichtung darstellt. Unter Verwendung der Gleichungen
2.32 und 2.48 lässt sich der b-Wert für die in Abbildung 2.3a dargestellten trapezförmi-
gen Diffusionsgradienten wie folgt berechnen:

b = γ
2G2 (

δ
2 (∆−δ/3)+ ε

3/30−δε
2/6
)
. (2.49)
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2.4 q-Raum-Bildgebung

Bestimmung des Di�usionskoe�zienten

Im Allgemeinen ist die Diffusion in biologischen Geweben je nach Richtung unterschied-
lich stark eingeschränkt. Im Fall von anisotroper Diffusion muss daher der einzelne Dif-
fusionskoeffizient durch einen 3×3-Diffusionstensor ersetzt werden.
Betrachtet man aber isotrope Diffusion, d.h. Dxx = Dyy = Dzz, lässt sich nach Gleichung
2.47 das Signal in Abhängigkeit des b-Wertes wie folgt beschreiben:

S (b) = S0e−bD, (2.50)

wobei S0 das Signal einer Messung mit b = 0 darstellt. Durch Logarithmierung des nor-
mierten gemessenen Signals kann so der Diffusionskoeffizient bestimmt werden:

ln
S (b)
S0

=−bD, (2.51)

beziehungsweise bei Messungen mit zwei unterschiedlichen b-Werten gilt im Allgemei-
nen:

D =
1

b1−b2
ln

S (b2)

S (b1)
(2.52)

2.3.3 Apparent Di�usion Coe�cient

In typischen DWI-Experimenten im biologischen Gewebe erhält man üblicherweise aus
einer Messung nicht den freien Diffusionskoeffizienten D, sondern den Apparent Diffu-
sion Coefficient (ADC). Dieser reflektiert zusätzlich zur Viskosität des Mediums auch
räumliche Restriktionen.
In der Gegenwart von räumlichen Restriktionen ist der ADC daher niedriger als der freie
Diffusionskoeffizient. Es muss berücksichtigt werden, dass der ADC wie alle Parameter,
welche aus Bildern, welche mit der Magnetresonanztomographie aufgenommen wurden,
auf Grund seiner Größe einen Mittelwert verschiedener Mikroumgebungen darstellt.

2.4 q-Raum-Bildgebung

Zunächst soll die in Abbildung 2.4a dargestellte, geschlossene Pore betrachtet werden,
welche mit einem NMR-detektierbaren Medium gefüllt ist. Die Pore lässt sich wie folgt
charakterisieren:

ρ (~x) =

{
1
V falls~x in der Pore liegt,
0 sonst.

(2.53)

Das mittels der q-Raum Bildgebung erzeugte Signal der Pore lässt sich wie folgt beschrei-
ben:
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1x

2x

V1)( �xρ

0)( �xρ

G

RF

90°

t

t

δ

G2

T

b

δ

G1

a

Abbildung 2.4: Geschlossene Pore (a) mit q-Raum Bildgebung (b). Durch die zwei kur-
zen Gradienten der q-Raum-Bildgebung (rot, in (b)) wird die akkumu-
lierte Phase ausschließlich durch den Start- und Endpunkt der Trajekto-
rie (~x1,~x2) definiert. Die Gradienten erzeugen dabei den q-Raum-Vektor
~q = γ~Gδ , welcher dem Wellenvektor k entspricht. Modifizierte Darstel-
lung nach [Kud14].

S (~q) =
∫

ρ (~x2)e−i~q·~x2d~x2

∫
ρ (~x1)ei~q·~x1d~x1

= ρ̃ (~q) ρ̃
∗ (~q) = |ρ̃ (~q)|2 ,

(2.54)

wobei ρ̃ (~q) die Fouriertransformierte der Porenfunktion beschreibt:

ρ̃ (~q) =
∫

ρ (~x)e−i~q·~xd~x. (2.55)

Mit Hilfe der q-Raum-Bildgebung lässt sich also lediglich das Betragsquadrat |ρ̃ (~q)|2 der
Fouriertransformierten der Porenfunktion bestimmen. Durch Verlust der Phaseninforma-
tion ist es nicht möglich, die Porenfunktion direkt mit Hilfe der inversen Fouriertransfor-
mation zu bestimmen. Es existieren aber Ansätze, die dieses Problem durch weitere Mes-
sungen oder Rekonstruktion der Phase umgehen können [Dem+17; Dem+18; Dem+19].

2.5 Porenbildgebung

Im Folgenden wird kurz dargestellt, dass sich die Form geschlossener Poren mittels DWI
direkt ermitteln lässt. Die Darstellung der Grundlagen orientiert sich dabei an [Lau+12]
und [Kud14]. Hierzu wird die in Abbildung 2.5a dargestellte geschlossene Pore betrach-
tet. Die Pore soll wie bereits zuvor durch ρ (~x) beschrieben werden, und ihr Schwerpunkt
~xcm soll im Ursprung liegen:
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Abbildung 2.5: Messung der Porenfunktion der in (a) dargestellten, geschlossenen Pore
mit dem Lang-Kurz-Gradientenschema (b). Der Schwerpunkt der Trajek-
torie (rot) des langen Gradienten~xcm,L geht für T→∞ in der Schwerpunkt
der Pore~xcm über und führt damit nur zu einer zusätzlichen Phase ei~q·~xcm .
Für einen kurzen Gradienten (grün) mit δS → 0, geht der Trajektorien-
schwerpunkt ~xcm,S in den Endpunkt der Trajektorie ~x2 über. Somit lässt
sich die Porenfunktion direkt aus der inversen Fouriertransformation des
gemessenen Signals bestimmen. Modifizierte Darstellung nach [Kud14].

~xcm =
∫
~xρ (~x)d~x = 0 (2.56)

Das in Abbildung 2.5b dargestellte asymmetrische Gradientenschema wird im Folgenden
als Lang-Kurz-Schema bezeichnet. Dabei bezieht der Index „L“ jeweils auf den langen
Gradienten (rot) und der Index „S“ jeweils auf den kurzen Gradienten (grün, wegen engl.
short). Der zeitliche Verlauf des Schemas kann wie folgt charakterisiert werden:

~GδS,δL (t) =


GL =− δS

δL
GS für 0≤ t ≤ δL

GS für δL < t ≤ T
0 sonst,

(2.57)

mit der Gesamtdauer T = δL +δS und
∫ T

0
~GδL,δS

(t)dt = 0. Der q-Wert für das Gradient-
schema ist dabei wie folgt definiert:

~q = γ~GSδS (2.58)

Für die Signalabnahme in Abhängigkeit des q-Wertes, sowie der Längen der Gradienten
gilt damit:
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2 Grundlagen

SδL,δS
(~q) =

〈
e−iγ

∫ T
0
~GδL,δS

(t)·~x(t)dt
〉
=

〈
e−iγ

(∫ δL
0

~GL·~x(t)dt+
∫ T

δL
~GS·~x(t)dt

)〉
=

〈
exp
[
−i
(
−γ

δS

δL
~GS ·

∫
δL

0
~x(t)dt + γδS~GS ·

1
δS

∫ T

δL

~x(t)dt
)]〉

=

〈
exp
[
−i~q ·

(
− 1

δL

∫
δL

0
~x(t)dt +

1
δS

∫ T

δL

~x(t)dt
)]〉

=
〈

ei~q·(~xcm,L−~xcm,S)
〉
,

(2.59)

wobei die Schwerpunkte der jeweiligen Bewegungen wie folgt definiert werden können:

~xcm,L =
1
δL

∫
δL

0
~x(t)dt (2.60)

~xcm,S =
1
δS

∫ T

δL=T−δL

~x(t)dt (2.61)

Für den Grenzfall von δL → ∞ und δS → 0, wobei weiterhin ~q = γδS~GS = −γδL~GL =
const gilt, geht der Trajektorienschwerpunkt während des langen Gradienten, unter der
Voraussetzung, dass während der Trajektorie ~x(t) die komplette Pore durchlaufen wird,
in den Schwerpunkt der Pore über. Für den kurzen Gradienten geht in diesem Szenario
der Trajektorienschwerpunkt in den Endpunkt über:~xcm,S→~xS. Für das Signal in diesen
Grenzwerten, bezeichnet mit S∞,0 gilt dann:

S∞,0 (~q) = ei~q·~xcm
〈

e−i~q·~xS
〉

=
~xcm=0

∫
ρ(~xS)e−i~q·~xSd~xS = ρ̃ (~q) (2.62)

Durch die inverse Fouriertransformation ist es also möglich die Form der Pore direkt aus
dem gemessen Signal S∞,0 (~q) zu bestimmen. Im Langzeitlimit (T → ∞) führt der lange
Gradient zu keiner Signalabschwächung sondern führt nur zu einer zusätzlichen Phase
ei~q·~xcm im normierten Signal, da diese für alle Spinpakete identisch ist.
Werden mehrere Poren im Volumen V mit der Porenfunktionen ρn,0 = ρn (~x′+~xn,cm),
deren Schwerpunkte auf den Ursprung verschoben sind, betrachtet, berechnet sich das
Signal wie folgt [KL15]:

S∞,0 (~q) =
M

∑
n=1

fn

∫
ρn,0 (~x)e−i~q·~x =

M

∑
n=1

fnρ̃n,0 (~q) , (2.63)

wobei fn = Vn/V der Volumenanteil der Pore am Gesamtvolumen darstellt und ρ̃n,0 (~q)
die Fouriertransformierte der verschobenen Porenfunktion ρn,0 (~x).
Durch Anwenden der inversen Fouriertransformation auf S∞,0 (~q) lässt sich die arithme-
tisch gemittelte Porenfunktion rekonstruieren:
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2.6 Austauschraten

ρmittel (~x) = iFT (S∞,0 (~x)) =
M

∑
n=1

fnρn,0 (~x) , (2.64)

was bedeutet, dass alle Poren im Volumen V zum Signal beitragen, und somit im Vergleich
zur konventionellen Magnetresonanztomographie, zu einem wesentlich höheren Signal-
zu-Rausch-Verhältnis führen.

2.6 Austauschraten

Im Folgenden soll der Austausch von Wassermolekülen oder, allgemeiner von Teilchen
durch die Zellmembran betrachtet werden. Eine schematische Darstellung dieses Vor-
gangs findet sich in Abbildung 2.6.

Abbildung 2.6: Schematische Darstellung der Austauschprozesse zwischen intra- und ex-
trazellulärem Kompartiment.

2.6.1 Echte Austauschrate

Zur theoretischen Betrachtung der Verknüpfung zwischen Apparent Exchange Rate(AXR),
echter Austauschrate und Permeabilität werden zunächst die grundlegenden Gleichungen
nach [Las+11; Tia+17] wiedergegeben. Die Darstellung der Formeln orientiert sich an
[Lud+21]. Wir betrachten hierfür ein System, welches aus einem intrazellulären und ei-
nem extrazellulären Kompartiment besteht. Die Austauschrate für solch ein System kann
im Limit von guter Durchmischung [KPH88; JPS05] durch das Oberflächen-zu-Volumen
Verhältnis der Zelle SZelle/Vi, mit der Oberfläche der Zelle SZelle, dem Volumen Vi und
der Membranpermeabilität ρ , beschrieben werden. Für die Austauschrate für Teilchen,
die innerhalb der Zelle starten, gilt dann:

ki→e = ρ · SZelle

Vi
. (2.65)
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2 Grundlagen

Für die durchschnittliche Aufenthaltsdauer in den jeweiligen Kompartimenten, welche als
das inverse der korrespondieren Austauschrate dargestellt werden kann, gilt dann:

τi =
1

ki→e
,τe =

1
ke→i

= τi
fe

fi
, (2.66)

wobei fe und fi den Volumenanteil des extrazellulären beziehungsweise intrazellulären
Kompartiments beschreiben. Der Volumenanteil fe ist für den ungestörten Gleichgewichts-
zustand ohne Filter der Filter Exchange Imaging (FEXI)-Sequenz, bei konstanter Proto-
nendichte und identischen T1 und T2 Zeiten zudem identisch zum extrazellulären Signal-
anteil:

fe =
VTotal−Vi

VTotal
, fi = 1− fe. (2.67)

fi kann dabei auch als die Packungsdichte des Systems bezeichnet werden. Bei einer
homogenen Wasserverteilung über das gesamte Volumen kann die echte Austauschrate
für ein solches System aus zwei Kompartimenten durch die individuellen Austauschraten,
gewichtet mit dem jeweiligen Volumenanteil, beschrieben werden:

k↔ =
1

τ↔
= ki→e · fi + ke→i · fe = ρ · 2SZelle

Vtotal
, (2.68)

wobei τ↔ der mittleren Aufenthaltszeit in einem Kompartiment entspricht, was gleich-
bedeutend zur Zeit zwischen zwei Austauschprozessen ist. In Abhängigkeit der tatsächli-
chen Austauschprozesse aus der (Ni→e) oder in (Ne→i) die Zelle, in einer gegebenen Zeit
t, kann Gleichung 2.68 zudem wie folgt dargestellt werden:

k↔ =
Ni→e

tNi
· fi +

Ne→i

tNe
· fe =

N↔
tN

, (2.69)

mit der Summe der individuellen Austauschprozesse N↔=Ni→e+Ne→i und der gesamten
Teilchenzahl N =Ni+Ne. Auf Grund der Massenerhaltung muss Ni→e =Ne→i gelten, was
wiederum der Gleichgewichtsbedingung ki→e fi = ke→i fe zugrunde liegt. Die Volumenan-
teile in dieser Darstellung können auch in Abhängigkeit der Teilchenzahl im jeweiligen
Kompartiment dargestellt werden:

fi =
Ni

N
, fe =

Ne

N
. (2.70)

2.6.2 Apparent Exchange Rate und Filter Exchange Imaging

AXR-Messungen können mit Hilfe einer doppelt-diffusionsgewichteten Sequenz, bei de-
rer das erste Gradientenpaar als Filter und das zweite als Detektionsblock definiert ist,
durchgeführt werden. Eine schematische Darstellung der FEXI-Sequenz ist in Abbildung
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Abbildung 2.7: Schematische Darstellung der Filter Exchange Imaging(FEXI)-Sequenz.

2.7 gezeigt. Die beiden Diffusionswichtungen erzeugen dabei die b-Werte, bf und bd.
Während der Mischzeit wird die Magnetisierung longitudinal gespeichert. Der Einfach-
heit halber wurde in der schematischen Darstellung von der Verwendung von „Crusher“-
und Spoiler-Gradienten abgesehen. Auf Grund der unterschiedlichen intra- und extrazel-
lulären scheinbaren Diffusionskoeffizienten (ADC) resultiert der Filterblock in den geän-
derten Signalanteilen fE(tm = 0) und fI(tm = 0), wobei diese im Gegensatz zu den Volu-
menanteilen mit großen Indizes bezeichnet werden. Die Rückkehr der gestörten Signal-
anteile zum Gleichgewichtszustand kann nach Lasic et al. [Las+11] wie folgt beschrieben
werden:

fE(tm = 0) = fe− ( fe− fE(0))exp(−tmk̃), (2.71)

mit der Summe der individuellen Austauschraten:

k̃ = ki→e + ke→i =
ki→e

fe
. (2.72)

Es gilt hierbei zu beachten, dass hier im Gegensatz zu Gleichung 2.68, nicht die Volumen
gewichtete Summe der Austauschraten, sondern lediglich die Summe derer gebildet wird.
Die Signalgleichung für ein solches System lässt sich wie folgt repräsentieren:

I(bd, tm) = If(tm) [ fI(tm)exp(−bdDi)+ fE(tm)exp(−bdDe)] , (2.73)

wobei If(tm) die Signalintensität für eine Messung mit Gf = 0 beschreibt. Dieser Glei-
chung liegt die Annahme zu Grunde, dass die Gaußsche Phasennäherung für beide Kom-
partimente gilt, und somit Filter- und Detektionsblock unabhängig voneinander betrachtet
werden können. Von Lasic et al. [Las+11] wurde gezeigt, dass der ADC für solch ein Sys-
tem, bei einer FEXI-Messung, wie folgt beschrieben werden kann:

ADC(tm) = ADCeq(1−σ exp(−tmAXR)), (2.74)

mit der Filtereffektivität σ = 1−ADC(0)/ADCeq. Für ein System aus zwei Komparti-
menten ist der AXR-Wert äquivalent zur Summe der Austauschraten:
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2 Grundlagen

AXR = ki→e + ke→i = ki→e
1
fe
= ρ · SZelleV

ViVe
=

1
τAXR

. (2.75)

Verglichen mit Gleichung 2.72 zeigt sich, dass AXR und k̃ identisch sind. Im Allgemeinen
lässt sich die Apparent Exchange Rate und die echte Austauschrate aber folgendermaßen
verknüpfen:

AXR =
k↔

2( fe− f 2
e )

> k↔, (2.76)

da 2
(

fe− f 2
e
)
< 1 für alle fe ∈ (0,1) gilt, wir der gemessene AXR-Wert immer größer

als die echte Austauschrate sein. Interessanterweise können somit für die AXR-Werte im
Gegensatz zur echten Austauschrate auch Divergenzen für den Fall von sehr hohen oder
kleinen Packungsdichten auftreten. Die Verknüpfung zwischen echter Austauschrate und
AXR in Gleichung 2.76, sowie das Auftreten von Divergenzen, gelten für alle Geometrien,
sowie deren Dimensionalität.

2.6.3 Herleitung der Austauschraten für Zellgröÿen- und
Permeabilitätsverteilungen

In der Literatur galt bisher stets die Annahme, dass nur eine Zellgröße und ein Permeabi-
litätswert vorliegt. Für realistischere Betrachtungen und mögliche Einschränkungen war
es daher notwendig den theoretischen Einfluss einer Verteilungen dieser Parameter auf
die echte Austauschrate und den AXR-Wert zu betrachten. Für die allgemeine Herleitung
sollen NZellen Zellen mit der Permeabilität ρm, Teilchenkonzentration cm und dem intra-
zellulären Volumen Vm betrachtet werden. Für den Teilchenfluss pro Zeiteinheit aus Zelle
m in das extrazelluläre Volumen gilt dann:

dNm

dt
= ki→e,m · cm ·Vm, (2.77)

wobei cm = Ni,m/Vm gilt. Mit Hilfe von Gleichung 2.65 kann dies wie folgt umgeformt
werden:

dNm

dt
= ρm

Sm

Vm
cmVm = ρmSmcm, (2.78)

mit der Oberfläche Sm der Zelle. Für die Wahrscheinlichkeit für ein Teilchen, eine der
Zellen verlassen zu können (vgl. Gleichung 2.66), gilt dann:

1
τi

= ki→e =
∑k

dNk
dt

Nintra
=

∑m ρmSmcm

∑m cmVm
. (2.79)

Für die echte Austauschrate gilt in dieser Darstellung:
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k↔ =
1
τi

Nintra

N
+

1
τe

Nextra

N
=

2
τi

Nintra

N
, (2.80)

wobei N, Nextra und Nintra, die gesamte, die intrazelluläre und die extrazelluläre Teilchen-
zahl beschreiben. Durch Verwendung von Gleichung 2.79 kann Gleichung 2.80 weiter
vereinfacht werden:

k↔ = 2
∑m ρmSmcm

∑m cmVm
· Nintra

N
=

2
N ∑

m
ρmSmcm = 2

NZelle

N
ρmSmcm. (2.81)

Durch den Überstrich wird das Mittel über alle m Zellen repräsentiert. Die echte Aus-
tauschrate kann nun in Abhängigkeit der mittleren Permeabilität, Teilchenkonzentration
und Oberfläche der Zelle ausgedrückt werden. Für den Fall von konstanter Teilchenkon-
zentration kann die Austauschrate auch wie folgt ausgedrückt werden:

k↔ =
2c

VTotalc
∑
m

ρmSm =
2

VTotal
∑
m

ρmSm =
2NZelle

VTotal
ρmSm. (2.82)

Mit Hilfe von Gleichung 2.79 und der gleichen Argumentation kann man die AXR wie
folgt ausdrücken:

AXR = ki→e + ke→i =
1
τi
+

1
τe

=
1
τi

(
1+

Nintra

Nextra

)
= ...

=
∑m ρmSmcm

∑m cmVm

(
1+

Nintra

Nextra

)
=

∑m ρmSmcm

∑m cmVm

N
Nextra

=
N

Nextra

ρmSmcm

cmVm
.

(2.83)

Analog zur echten Austauschrate lässt sich der AXR-Wert so in Abhängigkeit der mittle-
ren Permeabilität, Teilchenzahl und Oberfläche ausdrücken. Bei konstanter Teilchendich-
te ergibt sicht:

AXR =
c∑m ρmSm

c∑mVm

N
Nextra

=
∑m ρmSm

∑mVm

1
fe
=

1
fe

ρmSm

Vm
(2.84)

Somit hängt der AXR-Wert bei konstanter Konzentration und Permeabilität nur von dem
Verhältnis der mittleren Oberfläche und des mittleren Volumen ab.
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3 Material und Methoden

Große Gedanken brauchen nicht nur Flügel,
sondern auch ein Fahrgestell zum Landen.

Neil Armstrong

3.1 Monte-Carlo-Simulations-Tool

Das Monte-Carlo-Simulationstool wurde in MATLAB (The MathWorks, Natick, Massa-
chusetts, USA) unter der Verwendung von CUDA-basierter [NVF20] GPU-Beschleuni-
gung implementiert. Das Tool ermöglicht die Simulation von Zufallspfaden in verschie-
denen Geometrien, welche zur Berechnung des Diffusionssignals bei Austauschraten-
Messungen oder auch für die Porenbildgebung benutzt werden kann. Die Schrittweite der
Teilchen beträgt dr =

√
6Ddt und wird mit Hilfe von gleichverteilten Zufallszahlen zwi-

schen -1 und 1 für alle verwendeten Raumrichtungen skaliert. Teilchen, welche während
ihrer Trajektorie auf eine Membran treffen, werden im Gegensatz zu den üblichen Imple-
mentierungen der Rejection-Methode (zu deutsch: Ablehnungsmethode), bei der solange
neue Zufallszahlen generiert werden, bis der Schritt erlaubt ist, elastisch an der Mem-
bran reflektiert. Die Wahrscheinlichkeiten für einen Durchgang durch die Membran nach
außen Pi→e oder nach innen Pe→i, werden dabei wie folgt berechnet [Fie+10; Pow+92]:

Pi→e = 2ds
ρ

Di
,

Pe→i = 2ds
ρ

De
,

(3.1)

ds beschreibt den Abstand des Teilchens zur Membran im eindimensionalen Fall. Da die
Herleitung der Wahrscheinlichkeit in [Pow+92] nur für den eindimensionalen Fall sowie
für ungekrümmte Membranen gilt, muss für mehrdimensionale Geometrien nicht der Ab-
stand zwischen dem Startpunkt der Trajektorie und dem Schnittpunkt mit der Membran,
sondern der Abstand zur Tangentialebene, welche am Schnittpunkt konstruiert wird, be-
rechnet werden. Diesem Ansatz liegt die Annahme zugrunde, dass die Schrittweite dr
klein gegen die Krümmung der Geometrie ist, so dass die Membran als näherungsweise
flach angesehen werden kann. Die Abstandsberechnung, sowie die Reflexion sind zum
einfacheren Verständnis in Abbildung 3.1 (a) und (b) dargestellt. Für dreidimensionale
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3 Material und Methoden

Geometrien muss im Vergleich zur Tangente für die beispielhaft gewählten Kreise in Ab-
bildung 3.1a, die Tangentialebene konstruiert werden, um den Abstand und die Reflexion
berechnen zu können. Zur Signalberechnung wird die Position und die Schwerpunkts-
verschiebung für jedes Teilchen für die vier Gradienten und die Mischzeit gespeichert.
Mit Hilfe dieser Schwerpunktsverschiebung lässt sich nach [MH95] das Signal berech-
nen. Um die echte Austauschrate mit den Theoriewerten vergleichen zu können, wurden
zudem die Membranübergänge für jedes Teilchen aufgezeichnet. Die Teilchen wurden zu
Beginn der Simulation zufällig über das gesamte Volumen verteilt.

ds

x1

x1+dx

x1x1+dx
x1,neu

x1,neu+dxneu

dxneu

a b

Abbildung 3.1: (a) Berechnung des Abstands ds für den mehrdimensionalen Fall und (b)
schematische Darstellung der elastischen Reflexion.

3.1.1 Geometrien

Die für die Simulationen verwendeten Geometrien sind in Abbildung 3.2 dargestellt. Als
einfachstes Zwei-Kompartiment System wurde eine eindimensionale bi-slab-Geometrie,
bei welcher sich zwischen zwei Wänden eine permeable Membran befindet, verwendet.
Die Position dieser Membran kann beliebig verschoben werden und so unterschiedliche
intra- und extrazelluläre Volumenanteile fi und fe erzeugt werden. Eine schematische
Darstellung der Geometrie findet sich in Abbildung 3.2a.
Als weitere Geometrie wurden dreidimensionale, hexagonal angeordnete parallelen Zy-
linder (3D-Axon(Hex)) verwendet, welche mit unterschiedlichen Durchmessern der Zy-
linder zur groben Repräsentation von Axonen verwendet werden können. Die verwendete
Einheitszelle für diese Geometrie ist in Abbildung 3.2b dargestellt.
Als vereinfachte Repräsentation von Hefezellen wurde ein dreidimensionales kubisch-
Flächenzentriertes Gitter mit Kugeln verwendet. Diese Geometrie findet sich in Abbil-
dung 3.2c.
In Abbildung 3.2(d-g) sind ebenfalls parallele Zylinder aber mit zufälliger Anordnung
und diskreten Zellgrößen (d-f) und einer gamma-modulierten Zellgrößenverteilung (g),
bei der 95% der Durchmesser zwischen 0.3 µm und 1.5 µm lagen, dargestellt.
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3.1 Monte-Carlo-Simulations-Tool

Als verbesserte Darstellung von Hefezellen wurde zudem pseudozufällig verteilte El-
lipsoide verwendet (h). Dabei wird die Längsachse des Ellipsoids zufällig auf eine der
Hauptachsen des Koordinatensystems gelegt.

a b c

impermeabel impermeabelpermeabel

intra- extra-
Kompartiment

L

d e f g

h

Abbildung 3.2: Schematische Darstellung der Geometrien, welche für die AXR-
Simulationen verwendet wurden. (a) eindimensionales 2-Kompartiment-
Modell. (b) Dreidimensionale, hexagonal angeordnete Zylinder (3D-
Axon(Hex)). (c) Dreidimensionale, kubisch-flächenzentrierte Kugeln
(3D-Fcc). (d-g) Beispiele für zufällig angeordnete Zylinder mit ein bis
drei Durchmessern (d-f) und gamma-modulierter Größenverteilung (e).
(h) Pseudozufällige Verteilung von Ellipsoiden. Die gestrichelten Linien
(b,c) repräsentieren jeweils eine Einheitszelle.

3.1.2 Generalisierung von zweidimensionalen
Simulationsdaten auf 3D und Axondispersion

Generalisierung

Um die Rechenzeit und die Belegung von Arbeits- beziehungsweise GPU-Speicher redu-
zieren zu können, wurden die Simulationen bezüglich der Zylindergeometrien in dieser
Arbeit nur zweidimensional ausgeführt. Um jedoch dennoch die Berechnung des Signals
für beliebige dreidimensionale Gradientenrichtungen und Axondispersion zu ermöglichen
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3 Material und Methoden

wurden diese Daten generalisiert.
Für eine dreidimensionale Zufallspfad-Simulation kann die Signalabschwächung nach
[MH95] wie folgt berechnet werden:

S (~qf,~q) =
〈

e−i~qf·∆~xcm,fe−i~q·∆~xcm
〉
, (3.2)

wobei ~qf und ~q die q-Werte des Filterblocks und Ausleseblocks beschreiben. ∆~xcm,f ist
die Differenz der Schwerpunkte der Teiltrajektorien während der zwei Gradienten des
Filterblocks. ~xcm ist die äquivalente Verschiebung während des Ausleseblocks. Die 〈·〉-
Notation, beschreibt die Mittelung über alle Teilchen.
Für parallele Zylinder gilt entlang der z-Achse die Annahme, dass hier freie Diffusion
vorliegt. Da die Zufallsbewegungen entlang der z-Achse und der x-y-Ebene für diese
Geometrie unabhängig von einander sind, kann die Diffusion entlang der z-Achse durch
die Gleichungen für freie Diffusion beschrieben werden:

SZylinder (~qf,~q) =
〈

e−i(qf,x∆xcm,f+qf,y∆ycm,f)e−i(qx∆xcm+qy∆ycm)
〉

e
−

q2
f,x

|~qf|2
bfD‖−

q2
x
|~q|2

bD‖
, (3.3)

wobei D‖ der freie Diffusionskoeffizient entlang der Fasern ist und bf und b = bd die
b-Werte der beiden Diffusionswichtungen.

Gröÿenverteilung

Die Größenverteilung der Axone wurde durch eine Gamma Funktion [Ass+08] moduliert:

wi =
aα−1

i e−
ai
β

β αΓ(α)
. (3.4)

Für die Parameter wurde α = 8 und β = 0.037 gewählt, was in der in Abbildung 3.3
dargestellten Verteilung resultiert. 95% der Durchmesser liegen dabei zwischen 0.3 und
1.5 µm [Lie+14].

Axon-Orientierungsdispersion

Die Signalberechnung für die Axongrößenverteilungen mit unterschiedlich ausgeprägter
Dispersion (Winkelverteilung der Axonbündel) wurde mit Hilfe der von Zhang et al. im
Kontext von NODDI [Zha+11; Zha+12] vorgeschlagenen Methode durchgeführt. Dabei
wird das Signal von individuellen Faserbündeln über die Winkelverteilung integriert:

S (~q,~qf,κ,~µ) =
∫

ε (~n,κ,~µ)SZylinder (~qf,~q,~n)d~n. (3.5)
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d [µm]

P

0.02

0.06

0.10

0.14

0.2 0.6 1.0 1.4 1.8

Abbildung 3.3: Wahrscheinlichkeitsverteilung für die Axondurchmesser d, welche für die
3D-Axon(Gamma)-Geometrie verwendet wurden.

SZylinder (~qf,~q,~µ) beschreibt dabei das simulierte Signal eines Bündels von parallelen Zy-
lindern, deren Längsachse nach ~n ausgerichtet ist. Durch passende Anwendung von Ro-
tationsmatrizen kann eine numerische Integration über alle Richtungen ~n durchgeführt
werden. Die Winkelverteilung wird dabei über eine Watsonverteilung moduliert:

ε (~n,κ,~µ) = M
(

1
2
,
3
2
,κ

)−1

eκ(~µ·~n)2
, (3.6)

wobei κ die Stärke der Orientierungsdisperion beschreibt. Hohe κ-Werte beschreiben da-
bei eine geringe Dispersion (parallele Zylinder) und kleine κ-Werte können als Faser-
kreuzung betrachtet werden.~µ bezeichnet die Hauptorientierung des Faserbündels und M
ist eine Funktion, welche die Normierung gewährleistet (siehe [Zha+11], Gleichung 3).
Die Generalisierung gilt nur für den Fall, dass der intra- und extrazelluläre Diffusionsko-
effizient identisch ist.

3.1.3 Berechnung von Signalwerten bei Kompartimenten mit
unterschiedlichen T1-Relaxationszeiten

Um die Berechnung der Auswirkung von unterschiedlichen intra- und extrazellulären Re-
laxationszeiten zu realisieren, wurden Simulationen ausgeführt, bei denen zusätzlich zur
Schwerpunktsbewegung während der Gradienten und Mischzeiten auch die Aufenthalts-
dauern in den jeweiligen Kompartimenten gespeichert wurden. Mit den Aufenthaltsdau-
ern ξintra und ξextra für ein Teilchen in den jeweiligen Kompartimenten, wurde die Verän-
derung des Signalbeitrags der einzelnen Teilchen durch T1-Relaxation wie folgt berück-
sichtigt:
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ST1 (t) = S0e−ξintra/T1,intrae−ξ extra/T1,extra, (3.7)

wobei t = ξintra + ξextra der Gesamtdauer, der longitudinalen Speicherung des NMR-
Signals entspricht.

3.1.4 Simulationsparameter

Die allgemein verwendeten und gleichbleibenden Simulationsparameter sind in Tabelle
3.1 zusammengefasst. Die Anzahl der Teilchen wurde so gewählt, dass der ADC zu-
mindest mit einer Präzision von 10−3 bestimmt werden kann. Dies sollte sicherstellen,
dass die zugrundeliegenden Simulation präzise genug sind, um eventuelle Abweichun-
gen, der AXR-Theorie sichtbar zu machen. Durch künstliches Rician-Rauschen konnten
zudem exakt einstellbare Signal-zu-Rausch Werte aus den originalen Daten erzeugt wer-
den. Die Schrittweite dt wurde für alle Geometrien individuell gewählt, so dass die simu-
lierte Austauschrate und somit auch der ADC für die jeweilige Geometrie das Plateaube-
reich erreicht hat. Die Limitierung der Mischzeiten nach unten hin wurde so gewählt, um
genug Zeit für etwaige Spoilergradienten zu lassen. Nach oben wird die Mischzeit haupt-
sächlich durch T1-Relaxation, sowie die zur Verfügung stehende Messzeit limitiert. Die
notwendigen Zeiten für weitere Gradienten und die Refokussierungspulse wurden in der
Simulation nicht berücksichtigt. Die Membranpermeabilitäten wurden so gewählt, dass
sie einen breiten Bereich der bisher in der Literatur verfügbaren Werte [Iba+11; Lat+94;
And+00] abdecken. Die Gleichgewichts-ADC-Werte (ADCeq) wurden durch eine Mes-
sung mit Gf = 0 und mit der minimalen Mischzeit tm = 10 ms bestimmt. Es gilt zudem
zu berücksichtigen, dass die angegebenen SNR-Werte sich auf eine Messung mit mini-
malen tm und bf = bd = 0 beziehen. Im Folgenden werden für die einzelnen Simulationen
lediglich die Abweichungen von Tabelle 3.1 beziehungsweise zusätzliche Parameter be-
schrieben.

Apparent Exchange Rate und die echte Austauschrate

Für die eindimensionale bi-slab-Geometrie wurde eine Länge von L = 10 µm, 107 Teil-
chen, Di = 1 µm2/ms, De = 2 µm2/ms und ρ = 0.02 µm/ms verwendet. Für 3D-Axon(Hex)
und 3D-Fcc wurden Durchmesser von 2.6 beziehungsweise 4 µm verwendet. Bei al-
len drei Geometrien wurde das Signal nur für eine Gradientenrichtung berechnet (x-
Gradient). ksimuliert wurde durch Auswertung der tatsächlichen Membranübergänge der
Teilchen evaluiert.

Geometrie- und Permeabiliätsein�uss auf die Apparent Exchange Rate

Die 3D-Axon(Hex,κ = ∞)- und 3D-Fcc-Geometrien wurden mit den in Tabelle 3.1 be-
schriebenen Simulationsparametern simuliert.
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Apparent Exchange Rate in Zellverteilungen und Axonmodellen

Die Zellgrößenverteilungen mit ein bis drei diskreten Größen 3D-Axon(Rand), sowie die
gamma modulierte Größenverteilung 3D-Axon(Gamma) wurde mit den Werten aus Ta-
belle 3.1 simuliert. Für die Betrachtung des Effekts der Hauptorientierung des Faserbün-
dels wurden 250 gleichmäßig verteilte Richtungen relativ zu den Gradientenrichtungen
(3,6 und 30), sowie unterschiedliche Dispersionsgrade betrachtet.

Diskrepanz des Gleichgewichts ADC (ADCeq) für Axonmodelle in der
Gegenwart von Dispersion

Die 3D-Axon(Gamma, κ = 0.25)-Geometrie wurde mit fi = 0.7 und ρ = 0.0005 µm/ms
und die 3D-Fcc-Geometrie mit fi = 0.7 und ρ = 0.0180 µm/ms simuliert.

Ein�uss des Signal-zu-Rausch-Verhältnisses auf die Apparent Exchange Rate

Das hier betrachtete SNR ist für ein Bild mit bf = bd = 0 und ohne T1-Relaxation definiert.
SNR-Werte von 75 bis 250 wurden hierfür für die 3D-Axon(Gamma) mit κ = 4 und
κ = 16 ausgewertet. T1-Relaxation wurde retrospektiv durch Multiplikation des Signals
mit exp(−tm/T1) und T1 = 1 s berücksichtigt. Anschließend wurde Rician-Rauschen mit
dem spezifizierten SNR auf das Signal addiert.

Abhängigkeit von intra- und extrazellulären Di�usionskoe�zienzen

Die 3D-Axon(Hex)-Geometrie wurde mit ρ =[0.0008, 0.0023, 0.0065] µm/ms, fi = 0.6,
κ = ∞ und κ = 4 simuliert. Die unterschiedlichen intra- und extrazellulären Diffusions-
koeffizienten sind innerhalb der Abbildung angegeben.

Ein�uss der Länge der Di�usionswichtungen

Die Simulationen für die 3D-Axon(Hex,κ =∞)-Geometrie wude mit ρ =[0.0008, 0.0023,
0.0065] µm/ms und fi = 0.6 durchgeführt. Bei der 3D-Axon(Gamma,κ = 4)-Geometrie
wurde ρ =[0.0005, 0.0008, 00014] µm/ms und fi = 0.5 verwendet. Die AXR-Werte in
Abhängigkeit der Länge der Wichtungen wurde für den Bereich Tf ·AXR = [1, ...,7] eva-
luiert, wobei Tf = Td−4 ms beibehalten wurde.

Auswirkung unterschiedlicher T1-Relaxationszeiten und
Permeabilitätsverteilungen

Für den Einfluss der Relaxationszeiten wurden Simulationen mit T1 =[0.5, 1, 2] s für
die 3D-Axon(Rand, κ = ∞)-Geometrie mit fi = 0.5 durchgeführt. Bei den Simulationen
bezüglich des Einflusses von Permeabilitätsverteilungen wurde bei 0%, 50% oder 75 %
der Zellen die Permeabilität auf ρneu = 2ρ = 0.0016 µm/ms geändert. Die erwarteten
AXR- und Austauschraten-Werte wurden mit Gleichung 2.84 und 2.82 berechnet.
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Apparent Exchange Rate im Hefezellen-Modell

Die 3D-Hefe-Geometrie wurde wie in Tabelle 3.1 beschrieben simuliert.
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NTeilchen 106

dt [µs]

3D-Axon(Hex & Rand), 3D-Fcc: 3.2 ·10−8

1D-bi-slab: 5 ·10−6

3D-Axon(Gamma): 10−8

tm [ms] 10, 17, 28, 46, 77, 129, 215, 359, 599, 1000

Di = De [µm2/ms] 2.5

Mittelungen 4 (Auch für die Referenzmessungen)

Tf [ms] 28

δf [ms] 14

Td [ms] 32

δd [ms] 16

Gf,max = Gd,max [mT/m] 80

bf [ms/µm2] 0.840

bd [ms/µm2] 1.251

Gradientenrichtungen 30 (siehe Anhang Tabelle A.3)

ρ [µm/ms]
0.0005, 0.0008, 0.0014, 0.0023, 0.0039,

0.0065, 0.0108, 0.0180, 0.0300, 0.0500

Durchmesser 3D-Axon(Hex) [µm] 1

Durchmesser 3D-Fcc [µm] 4

Durchmesser 3D-Axon(Rand) [µm] [2], [1.05,2.4], [0.9,1.75,2.6]

Durchmesser 3D-Axon(Gamma) [µm] 95% der Durchmesser zwischen 0.3 und 1.5

Achsenlänge 3D-Hefe [µm] 2.725, 1.875, 1.875

Dispersionsgrade κ für 3D-Axon(Gamma) 0.25, 1, 4, 16, 128

Packungsdichten fi

3D-Axon(Hex) 0.8, 0.6, 0.4, 0.2

3D-Fcc 0.7, 0.5, 0.3, 0.1

3D-Axon(Rand) 0.5

3D-Axon(Gamma) 0.9, 0.7, 0.5, 0.3

3D-Hefe 0.32, 0.27, 0.22, 0.17, 0.12, 0.07

Tabelle 3.1: Simulationsparameter für die Apparent Exchange Rate-Simulationen.
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3.1.5 Implementierung der FEXI-Sequenz am Spektrometer

Für die tatsächliche Implementierung der FEXI-Sequenz am Spektrometer mussten im
Vergleich zur schematischen Darstellung der Sequenz in Abbildung 2.7 ein zusätzlicher
Spoiler-Gradient während der Mischzeit, sowie sogenannte „Chooser“-Gradienten (deutsch:
Auswahlgradienten) zur Auswahl des korrekten Echopfades implementiert werden. Die
resultierende Sequenz ist in Abbildung 3.4 dargestellt. Für den „Chooser“-Gradienten
wurde bei allen Experimenten GChooser = 48 mT/m und δChooser = 1.3 ms, und für den
Spoiler-Gradienten GSpoler = 68 mT/m und δSpoiler = 5.3 ms, verwendet.

RF, ADC

90°

180°

t

90° 90°

180°

tG
Chooser Spoiler Chooser

GSpoilerGChooser
GFilter GKodierung

Δf

δf

Δd

δd

δSpoilerδChooser

tm

Abbildung 3.4: Implementierung der FEXI-Sequenz am 600 MHz Spektrometer.

3.2 Verwendete Hardware

3.2.1 Bruker Ultrashield AV600

Alle in dieser Arbeit durchgeführten Messungen wurden an einem Bruker 600 Ultrashield
(Bruker Biospec, Ettlingen, Deutschland) durchgeführt. Die Feldstärke beträgt bei diesem
Gerät 14.1 T, was in einer Protonfrequenz von f = 600.13 MHz resultiert. Das Spektro-
meter, welches in Abbildung 3.5 dargestellt ist, kann mit unterschiedlichen Probenköpfen
bestückt werden. Insgesamt wurden drei verschiedene Probenköpfe verwendet. Deren Ei-
genschaften werden im Folgenden jeweils kurz in einer Tabelle zusammen gefasst. Zur
Bezeichnung der verwendeten Probenköpfe im Folgenden, sowie im Rest der Arbeit wird
die kürzere, englische Variante „-Probe“ verwendet.

Di�usion-Probe

Eine Besonderheit der Diffusion-Probe stellt die auf Grund der hohen Gradientenam-
plitude notwendige Wasserkühlung des Gradienten dar. Die Diffusion-Probe, sowie die
Wasserkühlungseinheit sind in Abbildung 3.6(a-b) dargestellt. Die Diffusion-Probe ver-
fügt nur über einen z-Achsen-Gradienten mit einer maximalen Gradientenamplitude von
Gz,max = 18 T/m. Im Gegensatz zu den anderen Probenköpfen wird zudem die Probentem-
peratur nicht über das Zusammenspiel von Heizelement und temperierter Luft gesteuert,
sondern direkt über die Temperatur des zur Kühlung verwendeten Wassers. Änderungen
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Abbildung 3.5: Bruker 600 Ultrashield™ Spektrometer.

a b

Abbildung 3.6: (a) Bruker diff30 Diffusion-Probe und (b) BCU-20 Wasserkühlungsein-
heit.
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sind daher deutlich träger und zudem wird hierdurch der mögliche Einstellbereich limi-
tiert. Die weiteren Eigenschaften der Diffusion-Probe finden sich in Tabelle 3.2.

HF Kanäle 1 (1H)

Gradienten z

Gradienten-Sensitivität [mT/Am] 300

Innen-/Außendurchmesser [mm] 19/40

Gradientenlänge [mm] 15

Induktivität [µH] 250

Widerstand [mΩ] 1000

Gradienten-Anstiegszeit [µs] von 10% auf 90% bei 40 A < 200

Gradientenabklingzeit [µs] @ Stromstärke [A] 500 @ 60

Maximale getestete Stromstärke [A] 60

Erwartete Gradientenamplitude [T/m] @ Stromstärke 12 @ 40, 18 @ 60

Maximale Belastbarkeit (R · I2) [W] 40

Gemessene Gradientenamplitude bei 20 A 6.3±0.3 T/m

Maximaler Durchmesser des NMR-Röhrchens [mm] 5

Tabelle 3.2: Datenblatt der Diffusion-Probe. Entnommen aus [Zic16]

TXO-Probe

Eine Besonderheit der TXO-Probe gegenüber den anderen verwendeten Probenköpfen
stellt die Möglichkeit der Verwendung von NMR-Röhrchen mit einem Außendurchmes-
ser von 8 mm dar. Die TXO-Probe ist zudem mit einem z-Achsen Gradienten mit einer
nominellen Amplitude von Gz,max = 0.55 T/m ausgestattet. Die TXO-Probe ist in Abbil-
dung 3.7a dargestellt.

TBI-Probe

Die TBI-Probe weist als einziger der verwendeten Probenköpfe ein Dreiachsen-Gradien-
tensystem auf. Damit konnten mit der TBI auch zweidimensionale Porenbildgebungs-
experi-mente durchgeführt werden. Die nominellen Amplituden für die x- und y-Achse
betragen dabei Gx,y,max = 0.5 T/m und für die z-Achse Gz,max = 0.65 T/m. Eine Darstel-
lung der TBI-Probe findet sich in Abbildung 3.7b.
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3.2 Verwendete Hardware

a b

Abbildung 3.7: (a) Bruker TXO-Probe und (b) Bruker TBI-Probe.

HF Kanäle 4 (1H, 2H, 31P, 13C)

Gradienten x,y,z

Erwartete Gradientenstärke in z [T/m] 0.55

Gemessene Gradientenamplitude in z 0.56±0.04 T/m

Maximaler Durchmesser des NMR-Röhrchens [mm] 8

Tabelle 3.3: Datenblatt der TXO-Probe.

HF Kanäle 4 (1H, 2H, 13C, BB)

Gradienten x,y,z

Erwartete Gradientenstärke [T/m] x: 0.5, y: 0.5, z 0.65

Gemessene Gradientenamplitude in x 0.5±0.04 T/m

Gemessene Gradientenamplitude in y 0.5±0.04 T/m

Gemessene Gradientenamplitude in z 0.68±0.04 T/m

Maximaler Durchmesser des NMR-Röhrchens [mm] 5

Tabelle 3.4: Datenblatt der TBI-Probe.
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3 Material und Methoden

3.3 Gradientenkalibrierungsphantom

Zur Bestimmung der Gradientenamplitude in z-Richtung wurde eine frequenzkodierte,
eindimensionale Spinecho-Aufnahme verwendet. In Abbildung 3.8 sind die verwendete
Vorrichtung (a), welche einen möglichst genauen Abstand und Durchmesser der Bohrun-
gen erlaubt, sowie die Phantome (b), dargestellt. Die Vorrichtung kann dazu verwendet
werden um Phantome mit einem Lochdurchmesser von d = 1 mm und d = 0.5 mm, sowie
einem Abstand zwischen den Löchern von ∆x = 1 cm und ∆x = 0.5 cm herzustellen. Da-
zu wird ein Acrylstab mit einem Durchmesser von 4 mm in der Vorrichtung arretiert und
anschließend können die Löcher präzise mit einer Ständerbohrmaschine gebohrt werden.
Nach erfolgter Messung mit der in Abbildung 3.9a schematisch dargestellten Sequenz
kann mit Hilfe der folgenden Gleichung aus dem Frequenzabstand der beiden Peaks, wel-
che mit den Bohrungen korrespondieren und schematisch in Abbildung 3.9b dargestellt
sind, die maximale Gradientenamplitude wie folgt berechnet werden:

Gmax [T/m] =
∆ f [kHz]

4.258 ·∆x [cm]

1
G [%]

. (3.8)

Das gleiche Verfahren kann auch für die Bestimmung der x- und y- Gradienten benutzt
werden, hier muss lediglich für ∆x der Innendurchmesser des verwendeten NMR-Röhr-
chens von ∆ = 0.4 cm benutzt werden. Im Vergleich zur Bestimmung über den Diffusi-
onskoeffizienten weist diese Messung keine starke Abhängigkeit von der Temperatur auf
und wird nur durch die Genauigkeit des Abstandes und des Durchmessers der Bohrungen
limitiert.

a b

Abbildung 3.8: (a) Vorrichtung zur Herstellung der Gradientenkalibrierungsphantome mit
unterschiedlichem Abstand und Durchmesser der Bohrungen. (b) Resul-
tierende Phantome für beide Möglichkeiten.
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Abbildung 3.9: (a) Verwendete Spinecho-Sequenz zur Bestimmung der Gradientenampli-
tude. (b) Schematische Darstellung des für die Phantome resultierenden
eindimensionalen Bildes.
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3.4 Glaskapillaren

Für die Porenbildgebungs-Experimente wurden Silikatglaskapillaren von Polymicro (mo-
lex, Lisle, Vereinigte Staaten von Amerika), welche im Folgenden als Glaskapillaren be-
zeichnet werden, verwendet. In Abbildung 3.10a ist der schematische Aufbau der Glas-
kapillaren dargestellt. Eine exemplarische echte Glaskapillare im Größenvergleich mit
einer 1-Cent Münze findet sich in Abbildung 3.10b. In dieser Arbeit wurden verschiede-
ne Kombinationen aus daußen und dinnen verwendet. Zur einfacheren Übersicht sind die
verschiedenen Kapillaren in Tabelle 3.5 zusammengefasst. Durch Verwendung von Ka-
pillaren mit einem Außendurchmesser daußen = 150 µm, konnte das effektiv detektierbare
Volumen deutlich erhöht werden, da etwa 5 mal so viele Kapillaren im gleichen Volumen
untergebracht werden können. Allerdings wird die Handhabung der Kapillaren dadurch
massiv erschwert, zudem sind nicht alle Innendurchmesser mit dem kleineren Außen-
durchmesser verfügbar.

dinnen

daußen

sBeschichtung

Polyamid-Beschichtung

Silikatglas

a b

Abbildung 3.10: (a) Schematischer Aufbau der Glaskapillaren. (b) Größenvergleich einer
Kapillare mit daußen = 360 µm mit einer 1-Cent Münze.

dinnen [µm] 25±2 25±2 15±2 15±2 10±2

daußen [µm] 360±10 150±6 360±10 150±6 360±10

sBeschichtung [µm] 20 12 20 12 20

Tabelle 3.5: Verwendete Glaskapillaren.
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3.4 Glaskapillaren

Abbildung 3.11: Strukturformel von Perfluoro(N-Iso-Propylmorpholin), Fluorinert™FC-
770.

3.4.1 Fluorinert�FC-770

Fluorinert™ wurde zur Verdrängung des extraporalen Wasser verwendet, da dieses im
Vergleich zu Wasser eine wesentlich höhere Dichte von ρ = 1.79 g/ml aufweist. Des
weiteren weist FC-770 kein Protonensignal auf, was für die Verwendung als extrapo-
rales Fluid in den Porenbildgebungs-Experimenten von Vorteil war. FC-770 wird auch
als Perfluoro(N-Iso-Propylmorpholin) bezeichnet und weist die Summenformel C7F15NO
auf. Die Strukturformel ist in Abbildung 3.11 dargestellt.

3.4.2 Kapillaren-Phantome

Wie auch die Gradientenkalibrierungsphantome, wurden die Halterungen für die Glas-
kapillaren aus Acrylglas hergestellt. Hierzu wurde in das Acrylglas ein Loch mit einem
Durchmesser von dLoch = 1 mm gebohrt. In diese Aussparung können je nach verwende-
tem Außendurchmesser der Kapillaren entweder 20 oder 100 Kapillaren mit einer Länge
von 3.5 mm gestapelt werden. Eine schematische Darstellung der Halterung ist in Abbil-
dung 3.12a dargestellt. Eine tatsächlich verwendete Halterung, welche mit Kapillaren ge-
füllt ist, findet sich in Abbildung 3.12b. Hier wurde zusätzlich zur Acrylhalterung noch ein
Teflonstopfen als Sicherung gegen Verrutschen eingesetzt. Das restliche Volumen wur-
de je nach Anwendungszweck entweder mit Fluorinert™(FC-770, Sigma-Aldrich) oder
mit 5-molarer NaCl-Lösung aufgefüllt. Bei Messungen von Glaskapillaren in x- und y-
Richtung wurden die Kapillaren auf eine Länge von 25 mm gekürzt und anschließend
als bereits gepacktes Bündel in das NMR-Röhrchen geschoben. Eine schematische Dar-
stellung der Kapillarenphantome mit paralleler Ausrichtung zum Hauptmagnetfeld findet
sich in Abbildung 3.12c.

3.4.3 Suzeptibilitätsanpassung

Bei Verwendung der Kapillarenphantome für Experimente in z-Richtung treten auf Grund
der unterschiedlichen magnetischen Suszeptibilität der verwendeten Materialien Sprünge
im Magnetfeld auf. Während Wasser, Polyamid und Fluorinert™ähnliche magnetische
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Abbildung 3.12: (a) Schematischer Aufbau der z-Porenphantome. (b) Exemplarisches
echtes z-Porenphantom. (c) Schematische Darstellung der Porenphan-
tome für die x- und y-Richtung.

Suszeptibilitäten aufweisen, liegt Quarzglas etwa eine Größenordnung darüber (siehe
Tabelle 3.6). Für den Suszeptibilitätsunterschied zwischen Quarzglas und Wasser ergibt
sich:

∆χ
′ = χ

′
Glas−χ

′
Wasser =−2.2422×10−6. (3.9)

Durch Verwendung einer Salzlösung kann die Suszeptibilität von Wasser an die von Glas
angepasst werden. Die Suszeptibilität von Lösungen kann wie folgt berechnet werden:

χ
′
Lösung =

mNaCl

mNaCl +mH2O
χ
′
NaCl +

mH2O

mNaCl +mH2O
χ
′
H2O, (3.10)

wobei χ ′i die jeweilige Volumen-Suszeptibilität im SI-System wiedergibt. Durch Umstel-
len der Gleichung und Einsetzen der magnetischen Suszeptibilität von Glas kann die not-
wendige Masse mNaCl berechnet werden:

mNaCl =
mH2O

(
χ ′H2O−χ ′Glas

)
χ ′Glas−χ ′H2O

. (3.11)

Mit den Werten aus Tabelle 3.6 erhält man für die Anpassung der Suszeptibilität mit
Hilfe von NaCl die notwendige Masse mNaCl = 81.6 g für 100 ml Wasser. Die maximale
Löslichkeit von NaCl bei 20°C liegt jedoch bei 359 g/l Wasser [Wes+10]. Zur Befüllung
der Kapillaren wurde daher eine 5-molare NaCl Lösung, dies entspricht 350 g/l Wasser,
verwendet. Der restliche Suszeptiblitätsunterschied beträgt dann:

∆χ
′
neu = χ

′
Glas−χ

′
5 M NaCl =−9.4877×10−7. (3.12)
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3.5 Porenbildgebungs-Sequenzen

Während sich die Suszeptibilitätsunterschiede durch die Anpassung nicht vollständig aus-
gleichen lassen, reduziert sich die Auswirkung im Vergleich zwischen Gleichung 3.9 und
3.12 zumindest um einen Faktor 2.3. Durch die erhöhte Leitfähigkeit der NaCl-Lösung
kommt es aber zu einer Reduktion der effektiven Sensitivität der Empfangsspule und
damit zu einem Signalverlust. Auf Grund des hohen Grundsignals, sowie nahezu unbe-
grenzter Messzeit am Spektrometer stellte diese Einschränkung bei den in dieser Arbeit
durchgeführten Messungen aber kein Problem dar.

Material T [°C] Volumen-Suszeptibilität (SI) χ ′

Wasser 20 −9.035×10−6

Quarzglas 22 −1.128×10−5

Polyamid 20 −8.9189×10−6

Fluorinert™ 20 −9.036×10−6

NaCl 20 −1.4027×10−5

Tabelle 3.6: Suszeptibilitätswerte der verwendeten Materialien. Entnommen aus [Lid07].

3.5 Porenbildgebungs-Sequenzen

Zur Messung des Porensignals wurden in dieser Arbeit insgesamt drei verschieden Se-
quenzen verwendet. Auf Grund von magnetischen Inhomogenitäten, Gleichstromversät-
zen und T2-Relaxation ist es im Allgemeinen nicht möglich, eine direkte Messung des
Lang-Kurz-Gradientenschemas (vgl. Abb. 2.5) bei Wasser-Porenbildgebung zu verwen-
den. Aus diesem Grund wurden verschiedene Ansätze verfolgt, um diese Limitierung
zu umgehen. Die Implementierungen sind grundsätzlich ähnlich zu denen in [HHG13;
Her+15; HHG15; Ber+17], weisen aber spezifische Änderungen auf. Prinzipiell muss für
die Implementierungen nur die Bedingung qL = γGLδL = γGSδS = qS (siehe Kapitel
2.5) erfüllt sein. In den folgenden Abbildungen werden die langen Gradienten jeweils in
schwarz dargestellt und die kurzen in grau.

Spinecho-Lang-Kurz-Implementierung

Bei der ersten Variante wurden sowohl der lange, als auch der kurze Gradient um einen
180°-Puls herum aufgespalten. Durch diese Aufspaltung ist die Messung unanfällig ge-
genüber Gleichstromversätzen des Gradientenverstärkers. Eine schematische Darstellung
des verwendeten Gradientenschemas ist in Abbildung 3.13 abgebildet. Sowohl für den
langen, als auch den kurzen Gradienten wurde ε = 0.3 ms gewählt. Die notwendigen
Gradientenabklingzeiten, sowie die „unblanking“-Zeiten des Gradienten (hierbei handelt
es um die Totzeit zwischen öffnen des Gradienten und der frühestmöglichen Ausgabe
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Abbildung 3.13: Schematische Darstellung der Spinecho-Lang-Kurz-Implementierung.

eines Gradientensignals) sind hierbei nicht eingezeichnet, bewirken aber eine effektive
Verlängerung des kurzen Gradienten um etwa 1.2 ms.

CPMG-Lang-Kurz-Implementierung

Als weitere Implementierung des Lang-Kurz-Schemas wurde eine CPMG-artige Sequenz
gewählt [CP54; MG58]. Diese ist an die Version von [HHG13; Her+15; HHG15] ange-
lehnt, verzichtet aber auf die Aufspaltung des kurzen Gradienten zugunsten einer kürzeren
effektiven Gradientendauer. Eine schematische Darstellung des Gradientenschemas findet
sich in Abbildung 3.14. Auf Grund der erhöhten Anzahl an 180°-Pulsen war es zudem
notwendig, dass in Tabelle 3.7 aufgelistete Phasecycling zu verwenden, um unerwünsch-
te Echopfade zu unterdrücken. Sowohl für den langen, als auch den kurzen Gradienten
wurde ε = 0.3 ms gewählt. Für die effektive Gesamtlänge des langen Gradienten ∆L zur
Berechnung des q-Wertes gilt:

δL = (2n+1)δl. (3.13)

ph1 [°] 0 90 180 270 0 90 180 270 0 90 180 270 0 90 180 270

ph2 [°] 90 0 90 0 270 180 270 180 90 0 90 0 270 180 270 180

ph3 [°] 90 0 90 0 270 180 270 180 270 180 270 180 90 0 90 0

ph31 [°] 180 270 0 90 180 270 0 90 180 270 0 90 180 270 0 90

Tabelle 3.7: Verwendetes Phasecycling für die CPMG-Lang-Kurz-Sequenzen.

CPMG-Lang-Kurz-Implementierung mit Filter

Um Porenbildgebung in der Gegenwart von extraporalem Fluid zu ermöglichen, wurde
vor der eigentlichen Lang-Kurz-Implementierung zusätzlich ein Filtergradient, welcher
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Abbildung 3.14: Schematische Darstellung der CPMG-Lang-Kurz-Implementierung.

das extraporale Kompartiment unterdrücken soll, eingebaut. Eine schematische Darstel-
lung findet sich in Abbildung 3.15. Es bestehen zwei mögliche Implementierungen des
Filters, wobei Methode 2 (blaue Gradienten) in einer längeren effektiven Diffusionszeit
∆L im Vergleich zu Methode 1 (rote Gradienten) resultiert, und damit nach [DLK14] zu
einem besseren Ergebnis führen sollte. Die Basis bildet auch hier die zuvor beschriebene
CPMG-Lang-kurz-Implementierung.
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Abbildung 3.15: Schematische Darstellung der CPMG-Lang-Kurz-Implementierung mit
vorgeschaltetem Filter.

3.6 Kompensation von Gradientenimperfektionen

Bei der Verwendung der Diffusion-Probe war es notwendig, eine Korrektur für Gradi-
entenimperfektionen einzuführen, um eine vollständige Rephasierung des Signals zu er-
möglichen. Diese Imperfektionen beinhalten Gleichstromversätze des Gradientenverstär-
kers, sowie das limitierte Raster des Gradientenverstärkers von 16 bit. Zudem konnten
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bei Betrachtung der Ausgabe des Verstärkers mit Hilfe eines Oszilloskops, Oszillationen
auf den eigentlichen flachen Bereichen der Gradienten festgestellt werden. Diese Oszilla-
tionen sind in Abbildung 3.16a dargestellt. Die Limitierung des Gradientenrasters ist vor
allem von Belang, da zwischen dem kurzen und dem langen Gradienten ein deutlicher Un-
terschied in der Amplitude existiert. Die Anstiegszeit der Gradienten ε wurde für beide
Gradienten gleich gewählt und die limitierte Abstufung resultiert dann in einer fehlerhaf-
ten Fläche unter dem Gradienten (siehe Abbildung 3.16b), was wiederum den q-Wert und
damit die Rephasierung beeinflusst. Um die limitierte Auflösung und den Gleichstrom-
versatz zu kompensieren wurde ein Skript erstellt, welches diese Abweichungen durch
Veränderung der Länge des kurzen Gradienten theoretisch ausgleicht. Die resultierende
Kurve für einen nominellen Gradienten mit δS = 2.31 ms ist in Abbildung 3.16c als blaue
Kurve dargestellt. Anhand dieser Richtwerte wurde anschließend eine Optimierung der
Signalintensität in einem Bereich von 0.1 ms um den berechneten Wert durchgeführt. Die
so optimierten Längen in Abhängigkeit des q-Wertes sind ebenfalls in Abbildung 3.16c,
als orange Kreise dargestellt.
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Abbildung 3.16: (a) Dynamischer Unterschied zwischen langem und kurzen Gradienten.
(b) Auflösungsprobleme des langen Gradienten auf Grund der limitierten
Gradientenrasters. (c) Optimierte Werte für δS zur Kompensation dieser
Probleme.
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3.7 Polymerisierte Hohlkugeln

Als Alternative zu den Glaskapillaren als Porenbildgebungs-Phantome wurden in dieser
Arbeit auch polymerisierte Hohlkugeln als realistischere Porenphantome verwendet. Eine
genaue Anleitung zur Herstellung, sowie weiterreichende Informationen zu den chemi-
schen Grundlagen und Prozessen finden sich ich [Van+17; Mid+19; Sil+18; Sac+13]. Im
Folgenden soll nur auf die schematische Herstellung der Hohlkugeln eingegangen wer-
den.

Herstellung

Zur Herstellung der polymerisierten Hohlkugeln werden folgende Reagenzien benötigt:

• TPM-Monomer (3-(Trimethoxysilyl)propylmethacrylat) (≥98%, Sigma-Aldrich)

• Ammoniakwasser (25%)

• 83 mM NaOH

• 2-Hydroxy-2-methylpropiophenon (97%, Sigma-Aldrich)

Es gilt zu beachten, dass die Herstellung der Hohlkugeln starken Schwankungen unterlag
und mitunter mehrmals wiederholt werden musste, um das gewünschte Ergebnis zu lie-
fern. Die eigentliche Herstellung läuft wie folgt ab und orientiert sich an der in [Van+17]
dargestellten Methode:

1. Zunächst wird eine Ammoniak-Lösung mit pH > 9 benötigt. Hierzu werden 125
µl NH3(25%) mit 100 ml deionisiertem Wasser gemischt. Anschließend werden
0.5 ml TPM-Monomer hinzugegeben und für eine Stunde bei 700 RPM gerührt.
Nach jeweils einer Stunde werden 1 ml zusätzliches TPM-Monomer zur Lösung
hinzugeben. Dieser Schritt wird wiederholt bis die TPM-Tröpfchen die gewünschte
Größe erreicht haben. Durch Verwendung von 5 ml TPM-Monomer lassen sich auf
diese Art und Weise etwa 4 µm große Tröpfchen herstellen.

2. Anschließend wird die Lösung bei 1500 RPM für 5 min zentrifugiert, um ein Ab-
setzen der Tröpfchen aus der eigentlichen Lösung zu erreichen.

3. Die so gewonnenen TPM-Tröpfchen werden nun für 45 min in einer neu angesetz-
ten Ammoniak-Lösung mit dem oben genannten pH-Wert gehärtet.

4. Durch erneutes Zentrifugieren bei 1500 RPM für 5 min werden erneut die Tröpf-
chen von der Lösung separiert.

5. Die gewonnen TPM-Tröpfchen werden nun in 4.32 ml NaOH (23%) und 100 ml
deionisiertem Wasser gelöst. Um die Polymerisierung zu beschleunigen, werden
100 µl 2-Hydroxy-2-methylpropiophenon (97%, Sigma-Aldrich) verwendet, wel-
ches unter UV-Licht als Katalysator für eine radikalische Polymerisation fungiert.
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Die Lösung wurde anschließend für 30 min mit UV-Licht bestrahlt, um die Vernet-
zung der Kugelhülle zu ermöglichen. Bei zu langer Bestrahlung bilden sich jedoch
unerwünschte solide Kugeln.

6. Anschließend wird die Lösung erneut zentrifugiert, um die polymerisierten Kugeln
von der restlichen Lösung zu trennen. Durch wiederholtes Waschen mit Wasser
und Zentrifugieren kann sichergestellt werden, dass außerhalb der Kugeln nur noch
Wasser, beziehungsweise das gewünschte Medium zu finden ist. Die Kugeln set-
zen sich über Nacht innerhalb des NMR-Röhrchens mit einer sehr hohen Dichte
ab [Sil+18], das überflüssige extraporale Fluid kann dann mit Hilfe einer Spritze
entfernt werden.

Die so hergestellten Kugeln haben eine feste Außenhülle und einen flüssigen Kern. Die-
ser besteht weitestgehend aus Wasser, TPM-Monomer, NH3 und NaOH und weißt da-
her einen geringen internen Diffusionskoeffizienten auf [Sil+18]. Eine Lichtmikroskop-
Aufnahme der so polymerisierten Hohlkugeln mit einem Außendurchmesser von 3.3 µm
findet sich in Abbildung 3.17.

Abbildung 3.17: Lichtmikroskop-Aufnahme der polymerisierten Hohlkugeln mit
daußen = 3.3 µm.
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4 Ergebnisse

Achtung! Jetzt gibt es nur zwei Möglichkeiten:
Entweder es funktioniert oder es funktioniert nicht.

Lukas der Lokomotivführer
in Jim Knopf und Lukas der Lokomotivführer

Michael Ende

4.1 Porenbildgebung

In diesem Abschnitt werden die Ergebnisse der Übertragung der Porenbildgebung auf mi-
kroskopische Phantome am 14.1 T-Spektrometer unter Verwendung verschiedener Gradi-
entensysteme vorgestellt.

4.1.1 Charakterisierung der Gradienteneigenschaften

Bestimmung der Linearitätsgrenzen

Für die Diffusion-Probe ist eine Gesamtlänge des Gradienten von 15 mm seitens von Bru-
ker angegeben. Der lineare Bereich der Diffusion-Probe beträgt laut Datenblatt 10 mm.
Die Angaben wurden mit Hilfe eines NMR-Röhrchens, welches mit einer 30 mm hohen
Wassersäule gefüllt wurde, überprüft. Unter- und oberhalb der Wassersäule wurden für
eine scharfe Begrenzung Teflonscheiben verwendet. Die resultierenden eindimensionalen
Bilder sind in Abbildung 4.1a, ebenfalls für die TBI-Probe, dargestellt. Das verwendete
Phantom ist schematisch in Abbildung 4.1b abgebildet.
Der lineare Bereich der Diffusion-Probe zeigt einen minimalen Abfall der Gradienten-
stärke hin zu negativen z-Werten. Insgesamt zeigt sich jedoch eine sehr gute Gradienten-
linearität über einen Bereich von mehr als 10 mm, welcher den Spezifikationen entspricht
(siehe Tabelle 3.2). Der unscharf-begrenzte Abfall an den Seiten hängt mit dem Ende
des Gradienten in diesen Bereichen zusammen, insbesondere in den Randbereichen des
Phantoms. Dem gegenüber steht eine extreme Nichtlinearität der TBI-Probe über den ge-
samten Bereich. Insgesamt muss die Ausdehnung des Gradientensystems jedoch deutlich
größer als diejenige des hier verwendeten Phantoms von 30 mm Länge sein. Die genauen
Spezifikationen liegen hierfür leider nicht vor.
Bei den folgenden Experimenten in z-Richtung wurde daher darauf geachtet, möglichst
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Abbildung 4.1: Bestimmung des Linearitätsbereichs (a-b), sowie der Gradientenkonstan-
ten (c-e) für die Diffusion- und TBI-Probe.

kleine Porenphantome herzustellen und diese in der Mitte des Gradienten zu positionie-
ren, um ein möglichst lineares Gradientenfeld nutzen zu können.

Bestimmung der Gradientenamplitude

Für die Bestimmung der Porenfunktionen ist die Kenntnis der genauen Gradientenampli-
tude, und damit der angelegten q-Werte, unerlässlich. Um die Amplitude zu bestimmen,
wurde das in Kapitel 3.3 beschriebene Phantom verwendet. Eine schematische Darstel-
lung findet sich zudem in Abbildung 4.1e. Mit Hilfe einer frequenzkodierten Spinecho-
Aufnahme kann so der Frequenzunterschied zwischen den beiden Bohrungen bestimmt
werden. Die Gradientenamplitude kann dann mit Hilfe der folgenden Gleichung ermittelt
werden:

Gz,max [T/m] =
∆ f [kHz]

4.258 ·∆x [cm]

1
G [%]

, (4.1)

wobei ∆x die Distanz zwischen den beiden Löchern darstellt und ∆ f die Frequenzspanne
zwischen den Mitten der beiden Peaks. Für die Diffusion-Probe wurden 3 Gradienten-
amplituden mit Werten von G [%] = [1,2,3], unter der Verwendung der Limitierung des
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Gradientenverstärkers auf 20 A, gemessen und für die TBI-Probe G [%] = [10]. Die aufge-
nommenen eindimensionalen Bilder sind in Abbildung 4.1(a,b) jeweils für die Diffusion-
Probe und für die TBI-Probe dargestellt. Das Zentrum der Peaks wurde über die Halb-
wertsbreite ermittelt. Die resultierenden Frequenzunterschiede sowie die resultierenden
Gradientenamplituden finden sich in Tabelle 4.1. Als mögliche Fehler wurden σ f = 400
Hz und σx = 0.05 mm angenommen. Die Gradientenamplitude für die Diffusion-Probe
stimmt innerhalb der Fehlergrenzen für alle Aufnahmen mit den erwarteten Werten über-
ein. Laut Datenblatt sollte die Gradientenamplitude bei einer Verstärkereinstellung von
20 A, Gz = 6± 10% T/m betragen, was die Messungen bestätigen. Selbiges gilt für die
TBI-Probe, bei welcher die Herstellerangabe von Gz,max = 0.65± 10% T/m ebenfalls
innerhalb der Fehlergrenzen des bestimmten Werts liegt. Die hier gemessenen Gradien-
tenamplituden wurden daher im Folgenden für die Berechnung der q-Werte verwendet.

G [%] ∆ f [kHz] Gz,max [T/m]

Diffusion-Probe

1 25.1±0.4 6.3±0.3

2 50.2±0.4 6.3±0.3

3 74.2±0.4 6.2±0.3

TBI-Probe 10 28±0.4 0.68±0.04

Tabelle 4.1: Bestimmung der Gradientenkonstanten für die Diffusion- und TBI-Probe.

4.1.2 Kapillarenphantome parallel zum Hauptmagnetfeld

In Abbildung 4.2 ist der schematische Aufbau der für diesen Abschnitt verwendeten Glas-
kapillarenphantome dargestellt. Genauere Informationen zu den Kapillaren finden sich
in Kapitel 3.4. Der verwendete Innendurchmesser ist in den jeweiligen Abbildungen im
Sinne einer einfacheren Zuordnung sowohl in der Bildunterschrift, als auch in der Abbil-
dungslegende beschrieben. Um maximale Signalintensitäten erreichen zu können, wurde
eine Kapillarenlänge von 25 mm gewählt.
Für die in Abbildungen 4.3 dargestellten Ergebnisse wurde die in Kapitel 3.5 beschrie-

bene Spinecho-Implementierung des Lang-Kurz-Gradientenschema mit Refokussierung
durch einen einzelnen 180°-Puls verwendet (s. Abb. 3.13). Es wurden radiale Aufnahmen
mit 32 Gradientenrichtungen, welche gleichmäßig über einen Winkel von 180° verteilt
waren, mit jeweils 21 q-Werten aufgenommen. In Abbildung 4.3 sind von oben nach
unten jeweils ein gemessenes exemplarisches Signal, die berechnete Porenfunktion, so-
wie das aus den 32 Speichen rekonstruierte zweidimensionale Porenbild für Kapillaren
mit einem Innendurchmesser von 15 µm für verschiedene Kombinationen aus δL und δS
dargestellt. Von (a) nach (c) nimmt die Länge des kurzen Gradienten δS und damit der
maximale q-Wert zu. Für alle Messungen sind die aufgenommenen Werte in guter Über-
einstimmung mit den jeweiligen Simulationsergebnissen. Während durch Verlängerung
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Abbildung 4.2: Schematische Darstellung der verwendeten Glaskapillaren mit paralleler
Ausrichtung zum Hauptmagnetfeld.

von δS ein größerer q-Wert und damit eine bessere Abtastung der Porenfunktion erfolgen
kann, kommt es auf Grund der Länge zu einem anwachsenden „Randverstärkungseffekt“
(engl. edge enhancement effect [Des95]). Die effektive Länge des kurzen Gradienten und
die dadurch resultierende Randverstärkung wird durch die Aufspaltung um den 180°-Puls
(siehe Abbildung 3.13) noch verstärkt. In den durch inverse Radontransformation berech-
neten 2D-Porenbildern treten ebenfalls signifikante „Randverstärkungseffekte“ auf. Diese
resultieren in diesem Fall in einer Reduzierung der Porengröße, da der Effekt so stark aus-
geprägt ist, dass das Signal im Zentrum konzentriert wird.
Die Implementierung und die maximale Gradientenstärke von Gmax = 0.5 T/m ist den-
noch ausreichend, um den Durchmesser von 15 µm aus der Porenfunktion, beziehungs-
weise dem rekonstruierten Porenbild zu bestimmen.
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Abbildung 4.3: Diffusions-Porenbildgebung mit 15 µm Glaskapillaren parallel zum
Hauptmagnetfeld mit Spinecho-Lang-Kurz. Zur besseren Abgrenzung
der drei Messungen (a-c) ist die mittlere Spalte mit grau unterlegt.
Zur Aufnahme wurden die x- und y-Gradienten der TBI-Probe verwen-
det und insgesamt 32 Speichen aufgenommen. Messparameter: δL =
2 · [125,137.5,140] ms, δS = 2 · [5,5.5,7] ms, ε = 0.3 ms, Gmax = 0.5
T/m, TR = 5s. Mit zunehmender Länge des kurzen Gradienten können
zwar höhere q-Werte erreicht werden (von a nach c), jedoch tritt dadurch
ein ausgeprägterer „Randverstärkungseffekt“ (edge enhancement effect)
auf. Simulationsparameter: r = 7.5 µm, 106 Teilchen, D = 2.3 µm2/ms,
sowie die zuvor genannten Gradientenlängen.
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Sequenzvergleich

Um den Einfluss der Aufspaltung des kurzen Gradienten bei der Spinecho-Implementier-
ung zu reduzieren und um zusätzliche Signalverluste durch lange Echozeiten bei Proben
mit kurzem T ∗2 zu vermeiden, wurde eine weitere Lang-Kurz-Version am Spektrometer
implementiert. Hierbei wurde der lange Gradient, wie in Abbildung 3.14 dargestellt, in
einer CPMG-artigen Sequenz aufgespaltet, während der kurze Gradient, im Gegensatz
zur Implementierung von Hertel et al. [HHG13], unangetastet blieb. Potentielle Arte-
fakte beziehungsweise Signalverluste durch globalen Gleichstromversatz des Gradien-
tenverstärkers und einem daraus resultierenden konstanten Gradienten, welcher hierbei
nicht mehr ausgeglichen wird, wurden dabei in Kauf genommen, beziehungsweise durch
die in Kapitel 3.6 beschriebene Methode kompensiert. Der in Abbildung 4.4 dargestell-
te Vergleich zwischen der CMPG- und Spinecho-Implementierung zeigt für beide Se-
quenzen eine sehr gute Übereinstimmung mit den jeweiligen Simulationen, welche unter
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Abbildung 4.4: Sequenzvergleich zwischen der Spinecho- und CPMG-Lang-Kurz-
Implementierung mit Gmax = 0.5 T/m. Durch die Aufspaltung des kur-
zen Gradienten in der SE Methode und der damit verbundenen Wartezeit
kommt es zu einem erhöhten „Randverstärkungseffekt“. Sequenzparame-
ter CPMG: δL = [19,39] · 10.5ms, δS = 5 ms, ε = 0.3 ms. Sequenzpa-
rameter Spinecho: δL = 2 · [103,206] ms, δS = 2 · 2.5 ms, ε = 0.3 ms.
Simulationsparameter: r = 12.5 µm, 106 Teilchen, D = 2.3 µm2/ms, so-
wie die jeweiligen Gradientenlängen für die Sequenzen.
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4.1 Porenbildgebung

Verwendung der entsprechenden Sequenzform und Parameter durchgeführt wurden. Die
Ergebnisse der CPMG-Variante sind hierbei auf der linken Seite und die Ergebnisse der
Spinecho-Variante auf der rechten Seite dargestellt. Nach unten wurde jeweils δL erhöht,
während δS konstant gehalten wurde. Durch die reduzierte effektive Länge des kurzen
Gradienten bei der CPMG-Variante verschiebt sich das Minimum der Signalkurve hin zu
kleineren q-Werten, was einer Reduzierung des „Randverstärkungeffekts“ entspricht. Wie
erwartet führt die Verlängerung von δL bei beiden Implementierungen zu einem ausge-
prägteren Minimum, da die Pore besser abgetastet werden kann. Eine Beeinflussung des
gemessenen Signals durch einen eventuellen Gleichstromversatz des Gradientenverstär-
kers oder falsche Echopfade auf Grund der erhöhten Anzahl der 180°-Pulse sind bei den
Messdaten der CPMG-Variante zudem nicht erkennbar.

4.1.3 Suszeptibilitätsein�üsse bei Verwendung von
Kapillarenphantomen orthogonal zum Hauptmagnetfeld

Die bis hierher gezeigten Ergebnisse wurden alle unter Verwendung des x- beziehungs-
weise y-Gradienten der TBI-Probe durchgeführt, welche jedoch eine für Porenbildgebung
auf der Mikrometerskala zu geringe Gradientenamplitude aufweist, wie an den deutlichen
„Randverstärkungseffekten“ in Abbildung 4.3 erkennbar ist. Für die eigentliche Verwen-
dung der Sequenzen mit der Diffusion-Probe, welche ausschließlich einen Gradienten in
z-Richtung, also in Richtung des Hauptmagnetfeldes besitzt, mussten die verwendeten
Kapillarenphantome angepasst werden, sodass eine Messung auch in z-Richtung erfolgen
konnte. Hierzu wurden die Kapillaren wie in Abbildung 4.5 dargestellt, auf eine Länge
von 3.5 mm gekürzt und orthogonal zum Hauptmagnetfeld in eine Halterung, welche aus
Acrylglas hergestellt wurde, geschichtet. Eine genauere Beschreibung des verwendeten
Phantomhalters findet sich in Kapitel 3.4.2. Der Aufbau der Kapillaren, sowie die unter-
schiedlichen involvierten magnetischen Suszeptibilitätswerte finden sich in Kapitel 3.4.
Auf Grund der Suszeptibilitätssprünge zwischen umgebender Flüssigkeit, Ummantelung
und Glas der Kapillaren sowie Flüssigkeit in den Kapillaren, welche sich nun in Haupt-
feldrichtung befinden, kommt es zu ausgeprägten Frequenzsprüngen und damit zu einer
starken Verbreiterung der Resonanzen. Die Simulation der entsprechenden Frequenzver-
schiebungen ist in Abbildung 4.6 für Kapillaren mit unangepasster (a,b) und angepasster
(c-f) Suszeptibilität für verschiedene Außendurchmesser in der oberen und unteren Reihe
dargestellt. Für den in (a,b) gezeigten Fall von Kapillaren, welche mit deionisiertem Was-
ser gefüllt sind, zeigen sich deutliche Frequenzsprünge, sowohl zwischen als auch inner-
halb der Kapillaren. Eine Reduzierung des Außendurchmessers (b) bringt im Vergleich
zu (a) keine signifikante Verbesserung. Durch Anpassung der Kapillaren mit 5-molarer
NaCl-Lösung (c-f) können die entstehenden Frequenzverschiebungen deutlich reduziert
werden. In (c,d) wurde als extraporales Fluid Fluorinert™(FC-770) verwendet, welches
kein 1H-Signal besitzt. Die externen Frequenzverschiebungen haben also keine Auswir-
kung auf das detektierte Signal. Durch Verwendung von 5-molarer NaCl-Lösung als ex-
traporales Fluid (e,f) lassen sich auch diese Frequenzverschiebungen nochmals deutlich
reduzieren, im externen Bereich bleiben aber noch erkennbare Verschiebungen bestehen.
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Abbildung 4.5: Schematische Darstellung der verwendeten 3.5 mm langen Glaskapilla-
ren, welche orthogonal zum Hauptmagnetfeld in eine Halterung aus Acryl
geschichtet wurden. Je nach Anwendung wurde das verbleibende Volu-
men mit Fluorinert™FC-770 (Sigma-Aldrich), zur Verdrängung des ex-
traporalen Wassers, oder mit 5-molarer NaCl-Lösung befüllt.

Die tatsächlich aus den verschiedenen Kombinationen aus intra- und extraporalen Fluiden
resultierenden Frequenzverbreiterungen sind in Abbildung 4.7 dargestellt. Für den Fall
von unangepassten Kapillaren, hier in schwarz dargestellt, ergibt sich eine Halbwerts-
breite von 1800 Hz, was in prinzipieller Übereinstimmung mit den zuvor in Abbildung
4.6 gezeigten Suszeptibilitätsberechnungen ist. Es gilt jedoch zu beachten, dass vor allem
der extraporale Signalanteil zur extremen Verbreiterung des Signals beiträgt und der in-
traporale Anteil vermutlich eine deutlich geringere, wenn auch höhere Verbreiterung als
der blaue Peak aufweisen sollte. Messungen mit unangepassten Kapillaren, welche von
Fluorinert™ umspült waren, resultierten jedoch ebenfalls in einem sehr breiten Peak, was
auf eine dennoch signifikante Verbreiterung des intraporalen Anteils schließen lässt. Die
Verwendung von 5-molarer NaCl-Lösung als intra- und extraporales Fluid resultiert in
einer Halbwertsbreite von etwa 300 Hz, was hauptsächlich aus den restlichen externen
Frequenzverschiebungen resultiert. Durch Verwendung von Fluorinert™ als extraporales
Fluid lassen sich Halbwertsbreiten von 40 Hz erreichen, da hier die Feldverteilungen im
extraporalen Bereich auf Grund des fehlenden 1H-Signals keine Auswirkungen haben.
Die Porenbildgebung in z-Richtung ist daher nur mit suszeptibilitätsangepassten Kapil-
laren möglich, da anderweitig das Signal auf Grund der extremen Frequenzverbreiterung
und dem daraus resultierenden kurzen T ∗2 zu schnell zerfällt.

58



4.1 Porenbildgebung

-1000

-600

-200

200

600

H2O innen & außen

raußen=180 µm, rinnen=12.5 µm
a c e

-1000

-600

-200

200

600

raußen=180 µm, rinnen=12.5 µm

5 M NaCl innen, FC-770 außen

raußen=180 µm, rinnen=12.5 µm

5 M NaCl innen & außen

B0 B0 B0

raußen=75 µm, rinnen=12.5 µm

B0

raußen=75 µm, rinnen=12.5 µm

B0

raußen=75 µm, rinnen=12.5 µm

B0

b d f

[Hz]

[Hz]

Quarzglas

Polyamid

innen

außen

Abbildung 4.6: Exemplarische Darstellung der Feldverschiebung für Glaskapillaren, wel-
che orthogonal zum Hauptmagnetfeld ausgerichtet wurden. Durch Anpas-
sung der magnetischen Suszeptibilität mit Hilfe von NaCl lässt sich die
Feldverschiebung deutlich reduzieren.
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Abbildung 4.7: Tatsächlich resultierende Halbwertsbreiten des Signals für die in Abbil-
dung 4.6 dargestellten Feldverschiebungen bei Messungen mit orthogonal
zum Hauptmagnetfeld orientierten Glaskapillaren.
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4.1.4 Porenbildgebung mit ultrahohen Gradienten und
orthogonal zum Hauptmagnetfeld ausgerichteten
Kapillarenphantomen

Die zuvor gezeigten suszeptibilitätsangepassten Kapillaren können nun mit dem z-Achsen-
Gradient der Diffusion-Probe mit der in Abbildung 3.14 dargestellten Sequenz für die Po-
renbildgebung verwendet werden. Als extraporales Fluid wurde hierfür Fluorinert™(FC-
770) (siehe Kapitel 3.4.1) verwendet, um externe Signalanteile ausschließen zu können.
Für die in Abbildung 4.8 gezeigten Ergebnisse wurde der Gradientenverstärker von 60 A
auf 10 A limitiert, um die beschränkte 16 bit umfassende Auflösung (resultierend in 32768
möglichen Abstufungen des Gradienten in positive sowie negative Richtung) weitestge-
hend zu umgehen. Vor allem der lange Gradient leidet unter dieser Einschränkung, da hier
die maximale Amplitude im Vergleich zum kurzen Gradienten etwa 50-100 Mal kleiner
ist. Die in Kapitel 3.6 beschriebene Methode zur Kompensation von Gradientenimperfek-
tionen muss auf Grund von Schwankungen des Gradientenverstärkers vor jeder Messung
wiederholt werden und auf neue Parametersätze angewendet werden. Zusätzlich muss
nach jedem Einbau der Diffusion-Probe der Gleichstromversatz des Gradientenverstär-
kers, sowie die Wirbelstromkompensation durch aufwendige Messungen eingestellt wer-
den. Die resultierende maximale Gradientenamplitude beträgt damit Gtheo,max = 3 T/m,
tatsächlich verwendet wurde für die gezeigten Ergebnisse aber Gmax = 2.7 T/m. Sowohl
das gemessene Signal (a) als auch die Porenfunktion (b) sind in sehr guter Übereinstim-
mungen mit der Simulation. Auf Grund der reduzierten Dauer des kurzen Gradienten
im Vergleich zu Kapitel 4.1.2 (nun 1.9 ms im Vergleich zu 10 ms bei etwa gleichem q-
Wert) tritt bei diesen Messungen kein „Randverstärkungseffekt“ auf. Allerdings kommt
es zu einer leichten Ausschmierung der Kanten, welche aber dennoch eine Bestimmung
des Radius auf r = 12.5 µm ermöglicht. Da man für die eindimensionale Projektion ei-
nes Zylinders (rot in Abb. 4.8b) jedoch keine Rechteckfunktion erwartet, lässt sich die
Ausprägung der Ausschmierung nicht bewerten. Die Abweichung der gemessenen Po-
renfunktion von der Projektion ist nur minimal.

4.1.5 Kapillarenphantome mit extraporalem Fluid

Bisher galt für die Porenbildgebung stets die Bedingung, dass für die Bestimmung der Po-
rengröße nur intraporale Signalanteile vorliegen dürfen, da ansonsten die Porenfunktion
nicht bestimmt werden kann. Um diese Limitierung zu umgehen, wurden im Folgenden
zwei verschiedene Ansätze verfolgt. Da vor allem das Signal niedriger q-Werte von ex-
traporalen Signalanteilen beeinflusst wird, wurde zum einen versucht, dieses Signal aus
dem Signalverlauf von höheren q-Werten zu extrapolieren. Als zweiter Ansatz wurde die
Implementierung eines Filters für extraporale Signalanteile gewählt, da durch den deut-
lich höheren effektiven extraporalen Diffusionskoeffizienten ein steilerer Signalabfall als
bei den intraporalen Signalanteilen zu erwarten ist. Dieser Filter ist ähnlich zu dem in
Kapitel 4.4 verwendeten Filterblock der AXR-Messungen. Zunächst soll nun Variante 1,
der Extrapolationsansatz, betrachtet werden.
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Abbildung 4.8: Porenbildgebung mit suszeptibilitätsangepassten, orthogonal orientierten,
Kapillaren mit einem Innendurchmesser von 25 µm. Die Diffusion-Probe
wurde auf Gtheo,max = 3 T/m limitiert. Sequenzparameter: Gmax = 2.7
T/m, δL = 39 · 10.5 ms, δS = 1.9 ms, ε = 0.3 ms. Gemessenes Signal
(a) und Porenfunktion (b) sind in guter Übereinstimmung mit der Simula-
tion. Simulationsparameter: r = 12.5 µm, 106 Teilchen, D= 1.54 µm2/ms,
sowie die jeweiligen Gradientenlängen.
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Extrapolationsansatz

Für die Phantome wurden mit 5-molarer NaCl-Lösung gefüllte Kapillaren mit einem In-
nendurchmesser von 25 µm verwendet. Das Volumen außerhalb der Kapillaren (siehe
Abbildung 4.2) wurde ebenfalls mit der NaCl-Lösung aufgefüllt. Die mittels der CPMG-
Lang-Kurz-Implementierung (siehe Abb. 3.14) aufgenommen Signale der Porenbildge-
bung sind in Abbildung 4.9 dargestellt. Für alle drei Messungen wurde dabei der z-
Achsen-Gradient verwendet. Auf Grund der unterschiedlichen maximalen Gradienten-
amplitude zwischen TBI- und Diffusion-Probe (b und c) konnte die Dauer des kurzen
Gradienten für die Diffusion-Probe erneut signifikant reduziert werden. Als Extrapolati-
onsansatz wurde eine Parabel mit der Form 1− (q/a)2 verwendet, welche die gaußsche
Phasennäherung für freie Diffusion darstellt. Es gilt jedoch zu beachten, dass die Wahl
der Extrapolationsfunktion, sowie die Auswahl der Punkte, die für die Extrapolation her-
angezogen werden, einen deutlichen Einfluss auf die zu erwartende Porenfunktion haben
wird. Für die Extrapolation wurden in (a) die q-Werte (5-7) verwendet. Die resultieren-
de Signalkurve als auch die Porenfunktion zeigen Abweichungen von den Simulationen.
Durch eine dichtere Abtastung der q-Werte nahe des Nulldurchgangs (b) lässt sich diese
Abweichung vor allem in Anbetracht der Unterschwinger der Porenfunktion etwas redu-
zieren. Dennoch stimmen die mittels Extrapolationsansatz bestimmten Porenfunktionen
sehr gut mit der erwarteten überein. Die Verwendung der Diffusion-Probe mit kürzerem
δS resultiert zwar in einer weiteren Reduzierung des ersten Unterschwingers, aber im
weiteren Verlauf der Porenfunktion treten auf Grund des höheren maximalen q-Wertes
stärkere Oszillationen der Porenfunktion auf. Mit allen drei Messungen lässt sich der
Durchmesser der Kapillaren auch in der Gegenwart von extrapolaren Fluiden eindeutig
bestimmen. Auch hier sei nochmals darauf hingewiesen, dass die eindimensionale Pro-
jektion des Zylinders (rot in Abb. 4.9 untere Reihe) nicht durch eine Rechteckfunktion
beschrieben wird. Trotz der Abweichung des Signals sind die Abweichungen der Poren-
funktion von der Projektion minimal. In Teilabbildung (d) ist zudem der direkte Vergleich
der Signalintensitäten zwischen tatsächlich gemessenem Signal (blau) und anschließend
extrapoliertem Signal (rot) dargestellt. Für q > 300 mm-1 tritt keine Abweichung zwi-
schen direkter Messung und Simulation mehr auf, da hier die hohen q-Werte der eigentli-
chen Porensequenz zu einer ausreichenden Unterdrückung von extrapolaren Signalantei-
len führen.
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Abbildung 4.9: Porenbildgebung mit extraporaler Flüssigkeit: Extrapolationsansatz zur
Bestimmung des Signals bei niedrigen q-Werten in Gegenwart von ex-
trapolaren Flüssigkeiten. Durch Verwendung von dichterem q-Sampling
im Bereich des Nulldurchgangs (b) lässt sich im Vergleich zu (a) ei-
ne etwas näher an der Simulation liegende Porenfunktion rekonstruie-
ren. (c) Verwendung eines kurzen Gradienten mit reduzierter Länge hat
bei einem Durchmesser von 25 µm keine Auswirkungen. Das ursprüng-
liche Signal, sowie die Extrapolation ist in (d) dargestellt. Sequenzpara-
meter TBI-Probe: δL = 25 · 16 ms, δS = 6 ms, ε = 0.3 ms. Diff-Probe:
δL = 39 ·10.22 ms, δS = 1.9 ms. Simulationsparameter für das intrazellu-
läre Signal: r = 12.5 µm, 106 Teilchen, D = 1.54 µm2/ms, sowie die oben
genannten Sequenzparameter.
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4 Ergebnisse

Filteransatz

Durch den Extrapolationsansatz ist es prinzipiell möglich, Porenbildgebung in der Gegen-
wart von extraporalen Fluiden durchzuführen. Jedoch hat die zur Extrapolation verwen-
dete Funktion sowie die Auswahl der Punkte für die Extrapolation einen schwer abzu-
schätzenden Einfluss auf die resultierende Porenfunktion. Daher wurde in einer zweiten
Variante die Möglichkeit untersucht, mit Hilfe eines zusätzlichen Filterblocks vor der ei-
gentlichen CPMG-Lang-Kurz-Implementierung, die Signalanteile der extraporalen Flui-
de zu unterdrücken. Eine schematische Darstellung der Sequenz findet sich in Abbildung
4.10a. Die Implementierung ist ähnlich zu der in [DLK14], wonach ein Kompartiment
mit freier Diffusion am effizientesten durch kleine q-Werte und lange Diffusionszeiten ∆

gegenüber einem Kompartiment mit eingeschränkter Diffusion unterdrückt werden kann.
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Abbildung 4.10: (a) Vergleich möglicher Filtermethoden bei gleichem Filter-b-Wert (b =
2700 s/mm2, rot bzw. blau) ohne eigentliche diffusionswichtende Gra-
dienten (Gmax = 0, schwarz) und damit q = 0 für die Diffusionsporen-
bildgebung unter Verwendung von Glaskapillaren mit 5 M NaCl Lösung
innen und außen. (b) Das verbleibende extraporale Signal ist bei Metho-
de 2, trotz gleichen b-Werts deutlich reduziert. Das intraporale Signal
bleibt dagegen unverändert. Auf Grund der suszeptibiliätsinduzierten
Feldverschiebung lassen sich intra- und extraporales Signal in diesem
Beispiel trennen. Sequenzparameter: GFilter,1 = 66 mT/m, ∆Filter,1 = 44.7
ms, GFilter,2 = 132 mT/m, ∆Filter,2 = 78 ms, δFilter,1,2 = 10.5 ms.
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4.1 Porenbildgebung

Hierzu wurden zwei verschiedene Implementierungen (siehe 4.10a) bei gleicher Gesamt-
zeit, gleichem b-Wert, aber unterschiedlichem ∆ durchgeführt. Methode 2 (blau) resultiert
in Abbildung 4.10b dabei in einer effektiveren Unterdrückung des extraporalen Signals
als Methode 1 (rot). Auffallend sind bei Methode 1 die ausgeprägten Oszillationen im
Bereich des externen Signals. Auf Grund der besseren Signalunterdrückung von Methode
2 wurde diese im Folgenden für die weiteren Experimente verwendet.
Um die tatsächliche Effektivität zu überprüfen, wurden Kapillaren mit einem Innendurch-
messer von 10 µm verwendet, welche erneut mit 5-molarer NaCl-Lösung befüllt wurden
und umgeben waren. Auf Grund des kleineren Durchmessers der Kapillaren wurde dabei
der Gradientenverstärker auf 20 A limitiert, was den Messungen in Kapitel 4.1.1 zufol-
ge in Gmax = 6.3 T/m resultiert. Die entsprechende Messung ist in Abbildung 4.11a mit

S
 [

ar
b
. 

u
.]

0

2

3

1

1000

Simulation ohne Filter (fi=0.5)

Messung mit Filter

Messung ohne Filter
Simulation mit Filter

Messung mit Filter
Simulation mit Filter

q [1/mm]

S
 [

ar
b
. 

u
.]

-0.2

0.6

1.0

ξ(
z)

 [
ar

b
. 

u
.]

1.0

z [µm]
-15 0

0.2

0 2000 3000 1000
q [1/mm]

0 2000 3000

0.6

0.2

-0.2
-10 -5 5 10 15

Simulation

Messung
r=5 µm

Zylinder-
projektion

δL=115.5 ms
δS=2.3 ms
Gmax=6.3 Tm-1

bFilter=2750 s/mm2

δL=115.5 ms
δS=2.3 ms
Gmax=6.3 Tm-1

bFilter=2750 s/mm2

a b

c

Abbildung 4.11: Porenbildgebung mit extraporaler Flüssigkeit und Filterimplementie-
rung bei Glaskapillaren mit einem Innendurchmesser von 10 µm. Durch
Verwendung des Filters lässt sich das extraporale Signal, im Vergleich
zur Messung ohne Filter, nahezu komplett unterdrücken (a,b). Die re-
sultierende Porenfunktion entspricht der Simulation und ermöglicht die
Bestimmung des Durchmessers von 10 µm. Sequenzparameter: δL =
11 · 10.5 ms, δS = 2.3 ms, Gmax = 6.3 T/m. bFilter = 2750 s/mm2,
δFilter = 10.5 ms, ∆Filter = 84 ms.
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und ohne Filter dargestellt. Für die Simulation ohne Filter wurde eine Packungsdichte von
fi = 0.5 angenommen. Sowohl die Messung mit als auch ohne Filter ist in sehr guter Über-
einstimmung mit der jeweiligen Simulation. In Abbildung 4.11b ist die Messung mit Filter
nochmals vergrößert dargestellt, wobei sich auch hier eine sehr gute Übereinstimmung zur
Simulation ohne extraporales Kompartiment zeigt. Die resultierende Porenfunktion in (c)
zeigt ebenfalls nur minimale Abweichungen von den Simulationsergebnissen und weist
keinen „Randverstärkungseffekt“ auf. Sie ist zudem in guter Übereinstimmung mit der
eindimensionalen Projektion des Zylinders (rot in Abb. 4.11c).

4.1.6 Polymerisierte Hohlkugeln als Porenphantome

Als finale Messung der Porenbildgebung und Ausblick für zukünftige Messungen wur-
den Hohlkugeln mit einem Außendurchmesser von 3.3 µm (siehe Lichtmikroskopbild in
Abbildung 4.12a) nach dem Vorbild von [Sil+18; Van+17; Sac+13] polymerisiert und an-
schließend untersucht. Der Bereich außerhalb der Kugeln wurde mit deionisiertem Was-
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Abbildung 4.12: (a): Lichtmikroskop-Aufnahme der polymerisierten Hohlkugeln mit ei-
nem Außendurchmesser von 3.3 µm. (b-c): CPMG-Lang-Kurz-Signal
und korrespondierende Porenfunktion. Trotz Abweichungen von der Si-
mulation kann die Größe der Kugeln näherungsweise bestimmt werden.
Sequenzparameter: δL = 11 ·10.5 ms, δS = 2.3 ms, Gmax = 12.06 T/m,
bFilter = 2750 s/mm2, δFilter = 10.5 ms, ∆Filter = 84 ms. Simulationspa-
rameter: r = 1.65 µm, Dinnen = 0.6 µm2/ms, Daußen = 2.3 µm2/ms.
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4.2 Einfluss der Membranpermeabilität auf die Porenfunktion

ser aufgefüllt, während sich innerhalb der Kugeln eine Emulsion aus TPM-Monomer,
deionisiertem Wasser und NH3-Lösung befindet, welche nach [Sil+18] einen geringen
Diffusionskoeffizienten von Dinnen = 0.6 µm2/ms besitzt. Der Gradientenverstärker der
Diffusion-Probe wurde für die Messungen auf 40 A limitiert, was in Gmax = 12.06 T/m
für die Messungen resultierte. Während die Messung in Abbildung 4.12b im ersten Teil
der Signalkurve relativ deutlich von der Simulation abweicht, stimmt zumindest das Mi-
nimum der Signalkurve mit der Simulation überein. Der prinzipielle Verlauf der Kurve
lässt trotz der Abweichungen darauf schließen, dass tatsächlich Hohlkugeln polymeri-
siert wurden. Die in (b) dargestellte Porenfunktion weicht ebenfalls recht deutlich von der
verwendeten Simulation ab, lässt aber zumindest einen groben Rückschluss auf den ei-
gentlichen Durchmesser der Kugeln zu. Die Implementierung dieser gefilterten Sequenz
an einem Spektrometer, mit in dieser Art bisher unerreichten Gradientenamplituden von
Gmax = 12.06 T/m, ermöglicht erstmalig die Aufnahme von realistischen Zellproben in
µm-Größe mit Hilfe der Porenbildgebung.

4.2 Ein�uss der Membranpermeabilität auf die

Porenfunktion

Eine weitere Einschränkung zur Anwendung der Diffusions-Porenbildgebung ist die Per-
meabilität der Membranen von echten Zellsystemen. Die in Kapitel 2.5 gezeigten Formeln
gelten zunächst nur für geschlossene Poren. Wie sich die Porenfunktion in Abhängig-
keit der Permeabilität und zusätzlichen Parametern ändert, soll im Folgenden an Hand
der Ellipsoiden-Geometrie, welche auch zur Repräsentation der Hefe-Zellen verwendet
wurde, untersucht werden. Die Simulationsparameter für das Hefezellen-Modell sind in
Tabelle 3.1 aufgelistet. Die Längsachsen der Ellipsoide sind zufällig auf die Hauptachsen
des Koordinatensystems verteilt, um eine pseudozufällige Anordnung zu realisieren. Die
Achsenlänge der Ellipsoide betrug a1 = 2.725 µm, a2 = a3 = 1.875 µm. Im Folgenden
wird also jeweils die mittlere Porenfunktion der drei Orientierungen betrachtet.

4.2.1 Auswirkung der gewählten Filterlänge

Zur Simulation wurde die in Abbildung 3.15 dargestellte Filter-CPMG-Lang-Kurz-Imple-
mentierung mit den folgenden weiteren Simulationsparametern verwendet: 106 Teilchen,
Di =De = 2.3 µm2/ms, δf = 10 ms, ∆f =[30,390] ms, δS = 1 ms, δl = 10 ms, δL = 5δl = 50
ms.
In Abbildung 4.13 ist die Porenfunktion der Ellipsoide für verschiedene Diffusionslängen
des Filters ∆f, bei konstantem b-Wert des Filters (bfilter = 2750 s/mm2), dargestellt. Die
Unterschiede zwischen den verschiedenen Diffusionslängen sind im Vergleich zur allge-
meinen Abweichung zur Porenform ohne Austausch zu vernachlässigen. Zumindest für
die hier verwendete Ellipsoid-Geometrie hat daher die Länge des Filters für das extra-
porale Kompartiment keine signifikante Auswirkung auf die resultierende Porenfunktion.
Die allgemeine Abweichung zeigt sich vor allem durch einen konstanten Versatz der Po-
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Abbildung 4.13: Abhängigkeit der Porenfunktion von der Diffusionszeit des Filters bei
Poren mit permeabler Membran.

renfunktion, sowie einen leichten „Randverstärkungseffekt“. Der konstante Untergrund
entsteht durch die freie Bewegung der Teilchen während des kurzen, zur Bildgebung ver-
wendeten Gradienten und hängt damit von der Permeabilität der Pore ab.

4.2.2 Ein�uss der Gradientenlänge

Zur Simulation wurde ebenfalls das Hefe-Modell verwendet, sowie die Filter-CPMG-
Lang-Kurz-Implementierung mit den folgenden weiteren Simulationsparametern: 106 Teil-
chen, Di = De = 2.3 µm2/ms, δf = 10 ms, ∆f =30 ms, δS = 1 ms, δl = 10 ms, δL =
[5,10,15,20,25]δl = [50,100,150,200,250] ms.
Die Abhängigkeit der Porenfunktion von permeablen Poren für verschiedene Permeabili-
tätswerte ist in Abbildung 4.14 dargestellt. Für den in Abbildung 4.14a dargestellten Fall
von ρ = 0.003 µm/ms, welcher in AXR≈ 11 s-1 resultiert, tritt wie bei dem Vergleich be-
züglich der Diffusionszeit des Filters eine deutliche Abweichung zwischen Porenfunktion
und der Referenz auf. Mit steigender Dauer des langen Gradienten nehmen die Abwei-
chungen von der erwarteten Porenfunktion noch zu, wobei alle Dauern relativ eng beiein-
ander liegen. In erster Linie tritt durch die länger werdenden Gradienten ein anwachsender
konstanter Versatz auf, der zudem auch eine leichte Verbreiterung der Porenfunktion mit
sich bringt. Für den in (b) dargestellten Fall von ρ = 0.005 µm/ms (AXR ≈ 18 s-1) sind
die auftretenden Abweichungen auch für eine kurze Dauer des langen Gradienten schon
deutlich ausgeprägter. Bei einer Messung mit δL = 50 ms lässt sich aber noch eine wei-
testgehend gute Repräsentation der ursprünglichen Porenfunktion erreichen. Die typische
Diffusionsdistanz beträgt hier bereits dr =

√
6DδL ≈ 26.3 µm, was verglichen mit der

Länge des Ellipsoids von 5.45 µm bereits sehr groß ist. Die Porenfunktion lässt sich auch
für den in (c) dargestellten Fall von ρ = 0.007 µm/ms (AXR≈ 26 s-1) noch rekonstruieren.
Hier sind die generellen Abweichungen noch stärker ausgeprägt und resultieren teilweise
in einer deutlichen Änderung der Porenfunktion, welche nun nicht mehr durch einen kon-
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stanten Versatz beschrieben werden kann. Vor allem im äußeren Bereich der Porenfunk-
tion zeigen sich leichte Oszillationen für große δL. Auch für die stärkste Permeabilität in
(c) ist jedoch eine Aufnahme der Porenfunktion unter Verwendung des kürzesten δL noch
möglich. Sowohl durch Verlängerung des langen Gradienten, als auch durch Erhöhung
der Permeabilität wächst der konstante Untergrund an. Der Grund hierfür liegt wie be-
reits zuvor erwähnt in der erhöhten Wahrscheinlichkeit, dass sich Teilchen während des
kurzen Gradientens frei bewegen können und sich nicht mehr im Inneren der Pore auf-
halten. Im Allgemeinen muss beachtet werden, dass die Auswirkungen, wie auch bei den
AXR-Messungen, neben der Permeabilität auch maßgeblich durch die Packungsdichte
beeinflusst werden.

z [µm]

-2 2-4 0 4

�

(z
) 

[a
rb

. 
u
.]

1.0

-0.2

0.2

0.6

z [µm]

-2 2-4 0 4

z [µm]

-2 2-4 0 4

a

�

(z
) 

[a
rb

. 
u
.]

1.0

-0.2

0.2

0.6

�

(z
) 

[a
rb

. 
u
.]

1.0

-0.2

0.2

0.6

�=0.003 µm/ms �=0.005 µm/ms

b

c

�=0.007 µm/ms

Ohne Austausch

�L=50 ms

�L=100 ms

�L=150 ms

�L=200 ms

�L=250 ms

Ohne Austausch

�L=50 ms

�L=100 ms

�L=150 ms

�L=200 ms

�L=250 ms

Ohne Austausch

�L=50 ms

�L=100 ms

�L=150 ms

�L=200 ms

�L=250 ms

�S=0.5 ms �S=0.5 ms

�S=0.5 ms

Abbildung 4.14: Abhängigkeit der Porenfunktion von der Länge des langen Gradienten
δL für verschiedene Permeabilitätswerte bei Poren mit permeabler Mem-
bran. Von (a) nach (c) steigen dabei die Permeabilitätswerte an und der
Einfluss und die Abweichung von der theoretischen Form nehmen zu.
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4.3 Monte-Carlo-Simulationstool

Während die Permeabilität für die Porenbildgebung einen störenden Parameter darstellt,
lassen sich mit dem zur Unterdrückung des extraporalen Signalanteils verwendeten Filters
und einer doppelt-diffusionsgewichteten Sequenz auch Informationen über den Zellstatus
und den Wasseraustausch von Zellen ermitteln. Zur theoretischen Betrachtung der Annah-
men dieses Phänomens war die Implementierung eines Simulation-Tools notwendig. Das
Grundgerüst für das Monte-Carlo-Simulationstool wurde von Prof. Frederik Laun, Uni-
versitätsklinikum Erlangen, bereitgestellt. Auf der Basis diesen Programmcodes erfolgte
die eigenständige Implementierung aller in dieser Arbeit gezeigten Geometrien und Mög-
lichkeiten des Tools, welche sowohl für die Simulationen bezüglich der AXR-Messungen,
der echten Austauschrate, sowie für die Referenzsimulationen der Porenbildgebung ver-
wendet wurden.

4.3.1 Schrittweiten-Abhängigkeit der Austauschrate

In Abbildung 4.15a ist die Abhängigkeit der Schrittweite für die in der Zufallspfad-
Simulation weit verbreitete Rejection (zu Deutsch: Ablehnungs)-Methode für eine bei-
spielhafte Zylindergeometrie dargestellt. Hierbei wird der Einzelschritt bei Anstoßen an
die Membran in Abhängigkeit der Permeabilität erlaubt oder verboten und im Falle der
Ablehnung ein neuer Schritt vom selben Ausgangspunkt geprüft. Dabei ist ersichtlich,
dass die Austauschrate von der Schrittweite abhängt und keine ersichtliche obere Grenze
existiert.
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Abbildung 4.15: Simulierte Austauschrate ksimuliert in Abhängigkeit der Simulations-
schrittweite für (a) Rejection-Methode und (b) Reflexions-Methode
für eine Beispielhafte Zylindergeometrie. Für die Rejection-Methode
existiert keine obere Grenze bei der Austauschrate, während für die
Reflexions-Methode ein Plateau erreicht wird, welches mit der berech-
neten Austauschrate übereinstimmt. (c) Notwendige Schrittweite dt in
Abhängigkeit des Durchmessers d, um den Plateaubereich zu erreichen.
Es zeigt sich eine lineare Abhängigkeit der notwendigen Schrittweite
vom Durchmesser.
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Für die in Abbildung 4.15b dargestellte Methode mit elastischer Reflexion, falls kein
Durchgang durch die Membran erlaubt ist, wächst die Austauschrate für dieselbe Geo-
metrie bis zu einem Plateaubereich an. Dieses Plateau ist in guter Übereinkunft mit dem
theoretischen, mittels Gleichung 2.68 bestimmten Wert. Die notwendige Schrittweite ist
jedoch abhängig von der Geometrie und der typischen freien Weglänge des Teilchens.
Dieses Verhalten ist in Abbildung 4.15c exemplarisch dargestellt. Mit kleiner werden-
dem Durchmesser d der Zylinder muss die Schrittweite linear reduziert werden, um den
Plateaubereich zu erreichen.

4.3.2 Verwendung von GPU-Beschleunigung zur Reduzierung
der Rechenzeit

In Abbildung 4.16 ist die Simulationsdauer in Abhängigkeit der zu simulierenden Anzahl
der Teilchen für verschiedene Systeme dargestellt. Da die Teilchen nicht voneinander ab-
hängig sind, lässt sich das Problem vollständig parallelisieren und somit eine deutliche
Reduzierung der Simulationsdauer durch Verwendung von GPU-Beschleunigung errei-
chen. Bereits eine GPU in Form einer Nvidia Titan Xp bietet eine deutliche bessere Leis-
tung als eine deutlich teurere Server CPU (Xeon W-2145). Mit zunehmender Anzahl an
Teilchen verstärkt sich dieser Effekt. Bei Verwendung von mehreren GPUs zeigt sich ei-
ne weitestgehend lineare Reduzierung der Simulationsdauer mit Anzahl der verwendeten
GPUs. Durch Verwendung von speziellen GPU-Beschleunigern (Nvidia V100) lässt sich
dich Simulationsdauer nochmals deutlich reduzieren.
Es gilt jedoch zu beachten, dass die Verwendung der GPU-Beschleunigung des MCTools
auf CUDA [NVF20] kompatible GPUs limitiert ist.
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Abbildung 4.16: Simulationsdauer für eine exemplarische Geometrie bei 20000 simulier-
ten Einzelschritten für jedes Teilchen. Durch Verwendung von GPU-
Beschleunigung lässt sich eine deutliche Reduzierung der Simulations-
dauer erreichen. Mit steigender Anzahl der Teilchen verstärkt sich dieser
Effekt.
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4.3.3 Generalisierung von 2D-Simulationsdaten auf 3D

Um die in Kapitel 3.1.2 dargestellte Methode zur Generalisierung von 2D-Datensätzen
auf 3D zu überprüfen, wurde ein 2D-Datensatz, sowie ein echter 3D-Datensatz mit der
hexagonal-angeordneten Zylindergeometrie mit ansonsten identischen Simulationspara-
meter simuliert. Des weiteren wurde eine 2D-Simulation mit separater freier Diffusion
der z-Komponente als Vergleich durchgeführt. Die Ergebnisse sind in Abbildung 4.17 dar-
gestellt. Sowohl die generalisierte 2D-Simulation als auch die 2D-Simulation mit extern
simulierter z-Komponente sind im Rahmen des Monte-Carlo-Rauschens (SNR ≥ 10000)
identisch zur echten 3D-Simulation. Hierdurch lässt sich zum einen Simulationsdauer
als auch limitierter GPU-Speicher einsparen. Zudem können mit dieser Generalisierung
das Diffusionsverhalten von komplexeren Modellen wie Faserkreuzungen (siehe Kapitel
3.1.2) aus zunächst parallelen Zylindern berechnet werden, was ebenfalls in einer deutli-
chen Reduktion der Simulationskomplexität resultiert.

Berechnete Z-Komponente

3D Simulation
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Abbildung 4.17: Vergleich der resultierenden ADC-Werte für die vorgeschlagene Gene-
ralisierung von 2D-Datensätzen auf 3D mit echten 3D-Simulationen,
sowie der Verwendung von freier Diffusion als z-Komponente der 2D-
Simulation. Im Rahmen der Genauigkeit resultieren alle Methoden in
identischen ADC-Werten.
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4.4 Apparent Exchange Rate-Simulationen

Teile des folgenden Abschnitts wurden in der Zeitschrift Magnetic Resonace in Medici-
ne (MRM) unter dem Titel „Apparent exchange rate imaging: on its applicability and the
connection to the real exchange rate“ zur Publikation eingereicht und akzeptiert [Lud+21].
Teile dieses Manuskripts sowie Abbildungen werden hier, falls nicht abweichend gekenn-
zeichnet, sinngemäß wiedergeben. Um den Lesefluss nicht unnötig zu behindern sind nur
die notwendigsten Simulationsparameter in den Ergebnissen wiedergeben. Grundsätzlich
sind die für die jeweiligen Geometrien verwendeten Simulationsparameter in Tabelle 3.1
aufgelistet. Abweichungen hiervon finden sich in Kapitel 3.1.4. Parameter von hoher Re-
levanz sind zusätzlich innerhalb der jeweiligen Abbildung gekennzeichnet.

4.4.1 Vergleich der Fitmethoden zur Bestimmung der
Apparent Exchange Rate

Für den üblichen Fall einer Diffusionsmessung, welche die Aufnahme multipler Gradien-
tenrichtungen beinhaltet, ergeben sich mehrere Methoden zur Mittelung des Signals. Die
Möglichkeiten mit der experimentell höchsten Relevanz haben hierbei die geometrische
und arithmetische Signalmittelung. Für die geometrische Signalmittelung gilt:

Sgeometrisch (b, tm)

Sgeometrisch (0, tm)
= N

√
∏

i
e−bDi(1−σi exp(−AXR·tm)) ≡ e−b·ADC(1−σ exp(−AXR·tm)), (4.2)

was wiederum äquivalent zur arithmetischen Mittelung der ADC-Werte der einzelnen
Richtungen ist, sich jedoch direkt an das Signal fitten lässt. Für die arithmetische Si-
gnalmittelung gilt:

ADC (tm) =−
1
b

ln

(
S (b, tm, i)

S (0, tm, i)

)

=−1
b

ln

[
∑i S0 (tm)e−bfDie−bDi(1−σi exp(−AXRi·tm))

∑i S0 (tm)e−bfDi

]
,

(4.3)

was sich nur für den Fall bf → 0 vereinfachen lässt und damit von Gleichung 4.2 ab-
weicht. Da beide Methoden in den bisherigen Veröffentlichen zur Apparent Exchange
Rate Verwendung fanden [Lam+17; Las+16; Nil+13], wurden die Mittelungsmethoden
für verschiedene SNR Werte verglichen. Exemplarisch wurde hierfür ein Datensatz mit
unterschiedlichen Graden an Orientierungsdispersion der simulierten Axone verwendet;
ein kleines κ entspricht hier einer Faserkreuzung, also großer Orientierungsdispersion.
Die ermittelten Werte finden sich in Tabelle 4.2. Dabei zeigt sich, dass beide Mittelungs-
methoden für den Fall von rauschfreien Daten (SNR→ ∞) identische Ergebnisse liefern
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(die Ergebnisse wurde hierfür explizit nicht auf signifikante Nachkommastellen gerun-
det), während für endliches SNR die arithmetische Signalmittelung stabilere Ergebnisse
für die 20 Simulationsdurchläufe liefert.

SNR inf

κ = 4
AXRarith [1/s] 24.3338 ± 0.3360

AXRgeo [1/s] 24.3363 ± 0.3348

κ = 16
AXRarith [1/s] 24.3338 ± 0.3359

AXRgeo [1/s] 24.3397 ± 0.3260

κ = 128
AXRarith [1/s] 24.3338 ± 0.3359

AXRgeo [1/s] 24.3364 ± 0.3251

SNR 250

κ = 4
AXRarith [1/s] 24.7 ± 4.7

AXRgeo [1/s] 23.9 ± 5.9

κ = 16
AXRarith [1/s] 23.7 ± 4.3

AXRgeo [1/s] 22.6 ± 28.7

κ = 128
AXRarith [1/s] 26.5 ± 3.9

AXRgeo [1/s] 24.0 ± 18.9

Tabelle 4.2: Vergleich zwischen arithmetischer und geometrischer Signalmittelung im
Bezug auf die AXR-Bestimmung für unendliches SNR und SNR 250, so-
wie verschieden stark ausgeprägte Orientierungsdispersion der Axone.

4.4.2 Apparent Exchange Rate und die echte Austauschrate

Laut den Herleitungen (vgl. Gleichung 2.76) können AXR und echte Austauschrate nie
identisch sein. Um zu überprüfen, ob sowohl die AXR- als auch die k↔-Ergebnisse für
verschiedene Geometrien der Theorie entsprechen und der Zusammenhang zwischen dm
AXR-Wert und der echter Austauschrate gilt, wurden im Folgenden mehrere Geometrien,
sowie verschiedene Packungsdichten untersucht. Der Zusammenhang zwischen intrazel-
lulärem Volumen fi und der echten Austauschrate k↔, sowie dem AXR-Wert ist in Ab-
bildung 4.18 für ein eindimensionales bi-slab (a), hexagonal angeordnete Zylinder (3D-
Axon(Hex)) (b) und ein kubisch flächenzentriertes Gitter mit Kugeln (3D-Fcc) (c) darge-
stellt. Die Theoriewerte wurden dabei mit Hilfe der Gleichungen 2.68 und 2.75 berechnet
und die Messpunkte aus den Monte-Carlo-Simulationen. Die Permeabilität wurde für alle
Geometrien so angepasst, dass die Austauschraten sich auf ähnlichem Niveau befinden.
Des Weiteren ist in Abbildung 4.18(d-f) der zu erwartende ADC-Verlauf dargestellt. Die
simulierten Austauschraten, welche anhand der tatsächlichen Membrandurchgänge be-
rechnet wurden, sind in sehr guter Übereinstimmung mit den theoretischen Werten.
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Abbildung 4.18: (a-c) Gefittete AXR-Werte und gemessene Austauschraten als Funkti-
on der Packungsdichte. (d-f) Korrespondierende ADC-Werte und Fit-
Kurven für die jeweiligen Geometrien. Es ist klar ersichtlich, dass der
AXR-Wert für sehr hohe und niedrige Packungsdichten divergiert, wäh-
rend die echte Austauschrate dieses Verhalten nicht zeigt.
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Bei den AXR-Werten gibt es für sehr kleine Packungsdichten (kleines fi) geringfügi-
ge Abweichungen für die mehrdimensionalen Geometrien. Die Simulationen verdeutli-
chen den bereits in Gleichung 2.76 herausgestellten Unterschied zwischen dem AXR-
Wert und der echten Austauschrate und zeigen auch, dass die vorausgesagte Divergenz
der AXR-Werte für minimale und maximale Packungsdichten in den Simulationen tat-
sächlich auftritt. Der Wertebereich von fi ist durch die maximale Packungsdichte der
jeweiligen Geometrie festgelegt und daher ist die Divergenz im eindimensionalen Fall
(1D-bi-slab) besonders ausgeprägt, da fi hier Werte im kompletten offenen Intervall ]0,1[
annehmen kann, während für die hexagonal angeordneten Zylindern fi,max ≈ 0.9 und für
die kubisch flächenzentrierten Kugeln fi,max ≈ 0.74 gilt. Der ADC-Verlauf in Abhängig-
keit von fi zeigt mit steigender Packungsdichte im mehrdimensionalen Fall eine Abnahme
des Gleichgewichts-ADC, sowie eine Reduzierung der relativen Änderung des ADC im
zeitlichen Verlauf über die Mischzeiten. Das 1D-bi-slab stellt hier eine Ausnahme dar, da
beispielsweise fi = 0.9 und fi = 0.1 bis auf die Definition von intra- und extrazellulärem
Kompartiment sowie dem jeweiligen Diffusionskoeffizienten identisch sind. Hier wird der
kleinste ADC-Wert und die kleinste relative Änderung für einen intrazellulären Anteil von
fi = 0.5 erreicht. Ebenso lässt sich beobachten, dass die Divergenz des AXR-Wertes bei
sehr großem fi in der Praxis schwierig zu beobachten sein wird, da die ADC-Änderung
sehr klein ist und somit in tatsächlichen rauschbehafteten Experimenten kein stabiler Fit
zu erreichen sein wird (siehe orange Punkte in Abb. 4.18e).

4.4.3 Geometrie- und Permeabilitätsein�uss auf die Apparent
Exchange Rate

Da der Wertebereich für Membranpermeabilitäten in der Literatur sehr umfassend ist
[Iba+11; Lat+94; And+00], wird die Abhängigkeit der AXR-Werte von der Membran-
permeabilität im Folgenden immer doppelt logarithmisch dargestellt. In Abbildung 4.19
ist der Zusammenhang für die 3D-Axon(Hex) (a) und 3D-Fcc (b) Geometrien dargestellt.
Für kleine Packungsdichten (kleines fi) tritt eine systematische Abweichung der AXR-
Werte für beide Geometrien auf, welche für die Kugelgeometrie (3D-Fcc) etwas ausge-
prägter ist. Die Abweichung der ermittelten AXR-Werte von der Theorie beträgt hier im
Maximum bis zu 50%. Für hohe Packungsdichten und mittlere Permeabilitätswerte sind
die ermittelten AXR-Werte und die Theorie in guter Übereinstimmung. Für die Kombi-
nation aus hohen Packungsdichten und Permeabilitäten (AXR > 100s−1) ist das System
bereits nach dem Filterblock im Gleichgewichtszustand und eine Bestimmung des AXR-
Werts ist nicht mehr möglich. Dies lässt sich auch in den zugehörigen ADC-Verläufen in
Abbildung 4.19 (c,d) ablesen, welche exemplarisch für fi = 0.6 für die 3D-Axon(Hex)
und fi = 0.7 für die 3D-Fcc Geometrie dargestellt sind. Über den gesamten Mischzei-
tenverlauf erfolgt für die höchsten Permeabilitäten keine Änderung, und somit ist, wie
bereits zuvor erwähnt, keine aussagekräftige Bestimmung des AXR-Werts möglich. Des
weiteren ist aus den ADC-Verläufen ersichtlich, dass der Gleichgewichts-ADC mit zu-
nehmender Permeabilität steigt, während die relative Änderung des ADC-Werts über die
Mischzeit deutlich abnimmt, da der Einfluss der Diffusionsbeschränkung schwindet.
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Abbildung 4.19: AXR-Werte in Abhängigkeit der Membranpermeabilität für (a) 3D-
Axon(Hex)- und (b) 3D-Fcc-Geometrien für verschiedene Packungs-
dichten. Fehlende Datenpunkte bedeuten, dass der Fit nicht konvergiert
ist. Die zugehörigen ADC-Verläufe für eine Packungsdichte von fi = 0.6
für 3D-Axon(Hex) und fi = 0.7 für 3D-Fcc sind in (c,d) dargestellt. Bis
auf kleine Packungsdichten und Permeabilitäten sind die Ergebnisse in
guter Übereinstimmung mit der Theorie. Für sehr hohe Packungsdichten
und Permeabilitäten findet keine Änderung mehr im ADC statt, was da-
zu führt, dass der Fit nicht mehr konvergieren kann.
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4.4.4 Apparent Exchange Rate in Zellverteilungen und
Axonmodellen

Die Abhängigkeit der AXR-Werte von der Membranpermeabilität für Zellverteilungen
mit einer, zwei oder drei Zelldurchmessern ist in Abbildung 4.20a dargestellt. Trotz der
Verwendung verschiedener Zellverteilungen, sind die resultierenden AXR-Werte bis et-
wa 30 s-1 identisch und ermöglichen keine Differenzierung der zugrunde liegenden Zell-
verteilung, da der AXR-Wert, wie in Gleichung 2.84 gezeigt, nur von dem mittleren
Oberflächen-zu-Volumen-Verhältnis abhängt. Für höhere AXR-Werte stimmen die ver-
schiedenen Zellverteilungen nicht mehr überein was teilweise mit nicht konvergierenden
Fits korreliert.
Der Zusammenhang zwischen Permeabilität und dem AXR-Wert für die Axon-Größen-
verteilung (3D-Axon(Gamma)) mit parallelen Zylindern (κ = ∞) ist Abbildung 4.20b
dargestellt. Für hohe Packungsdichten ist eine zuverlässige Bestimmung der Werte bis
zu einem AXR-Wert von 20-30 s-1 möglich. Für kleine Packungsdichten und kleine Per-
meabilitätswerte zeigt sich wie für die 3D-Fcc-Geometrie (siehe Abbildung 4.19b) eine
systematische Abweichung von bis zu 40%. Für die einzelnen Packungsdichten ergibt
sich dennoch eine lineare Abhängigkeit von der Permeabilität, welche eine verlässliche
Unterscheidung der verschiedenen Packungsdichten ermöglicht.
In Abbildung 4.20(c,d) ist die Abhängigkeit der AXR-Werte von der Hauptrichtung des
Faserbündels relativ zur z-Achse, beschrieben durch den Winkel Φ, für die 3D-Axon(Gam-
ma)-Geometrie dargestellt. Für den in (c) dargestellten Fall einer Faserkreuzung (kleines
κ) zeigt sich unabhängig von der gewählten Anzahl an Gradientenrichtungen keine Ab-
hängigkeit des AXR-Werts von der Hauptrichtung des Faserbündels. Für nahezu parallele
Zylinder (κ = 128) ergibt sich hingegen eine deutliche Abhängigkeit von der Orientie-
rung bei der Verwendung der drei Hauptachsengradienten und eine leichte Abhängigkeit
bei Verwendung von 6 Gradientenrichtungen. Bei Verwendung von 30 Gradientenrich-
tungen ist keine Abhängigkeit mehr ersichtlich. Um diese Abhängigkeit besser darstellen
zu können ist in Abbildung 4.20e die relative Standardabweichung des AXR-Werts über
die 250 Hauptrichtungen des Faserbündels für verschiedene Permeabilitäten in Prozent
dargestellt. Die gezeigten Permeabilitätswerte repräsentieren einen AXR-Bereich von 9 -
35 s-1. Die Verwendung von nur 3 Gradientenrichtungen erzielt für alle Permeabilitäten
die schlechteste relative Standardabweichung. Durch Verwendung von 6 oder 30 Gradien-
tenrichtungen lässt sich diese wie bereits in Abbildung 4.20d deutlich reduzieren. Zudem
geht mit höheren Permeabilitäten und dadurch größeren AXR-Werten eine Reduzierung
der relativen Standardabweichung einher.
Der Zusammenhang zwischen Permeabilität und AXR-Werten für das 3D-Axon(Gamma)-
Modell für verschiedene Grade von Orientierungsdispersion der Axone ist in Abbildung
4.20f dargestellt. Bei Verwendung von 30 Gradientenrichungen zeigt sich keine Abhän-
gigkeit zwischen AXR-Werten und Orientierungsdispersion. Für kleine Packungsdichten
tritt erneut die gleiche systematische Unterschätzung des AXR-Werts wie bei fast allen
bisher gezeigten Geometrien auf. Für die bisher in der Literatur gezeigten in vivo AXR-
Werte [Las+16; Lam+17; Nil+13], welche sich zwischen 0.4 s-1 und 12 s-1 bewegen, ist
eine verlässliche Bestimmung der AXR-Werte, bis auf eine mögliche systematische Un-
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Abbildung 4.20: (a) AXR-Werte in Abhängigkeit der Permeabiliät für verschiedene
Zellgrößenverteilungen, welche durch das identische Oberflächen-zu-
Volumen-Verhältnis bis AXR ≥ 30 s-1 im gleichen AXR-Wert resultie-
ren. (b) AXR-Werte in Ahängigkeit der Permeabilität für verschiede-
ne Packungsdichten für die 3D-Axon(Gamma)-Geometrie. Für hohe Pa-
ckungsdichten und AXR ≤ 30 s-1 sind die Theorie und Ergebnisse in
guter Übereinkunft. Für kleine Packungsdichten ergibt sich jedoch eine
Abweichung von bis zu 40%. (c,d) Abhängigkeit der AXR-Werte von
der Hauptrichtung eines Faserbündels für verschiedene Gradientenan-
zahlen. Für den Fall von Faserkreuzungen (c) gibt es keine Abhängigkeit
von der Anzahl der Richtungen, währen für nahezu parallele Faserbün-
del (d) eine Abhängigkeit für wenige Gradientenrichtungen vorliegt. Die
zugehörige relative Standardabweichung ist in (e) dargestellt. Die rela-
tive Standardabweichung nimmt dabei mit zunehmender Permeabilität
ab. Für unterschiedliche Grade an Orientierungsdispersion in (f) gibt es
keine AXR-Abhängigkeit.
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terschätzung, aber möglich.

4.4.5 Diskrepanz des Gleichgewichts-ADC (ADCeq) für
Axonmodelle in der Gegenwart von Dispersion

Während für sonstige Geometrien der Gleichgewichts-ADC (ADCeq) mit einer bf = 0 und
tm = 0 Messung bestimmt werden kann, ist dies laut den Simulationen für die Axonmo-
delle mit Dispersion nicht möglich. Das Verhalten ist in Abbildung 4.21a dargestellt. Es
ist ein klarer Unterschied zwischen der zuvor beschriebenen Messung und dem Verhalten
der ADC-Kurve für tm → ∞ zu erkennen. In Abbildung 4.21b ist die gleiche Methodik
für die 3D-Fcc-Geometrie dargestellt, bei der dieses Verhalten nicht auftritt. Messung des
ADCeq, welcher mit einer bf = 0-Messung bestimmt wird, und Verhalten der ADC-Kurve
für tm→ ∞ sind identisch. Um die Ursache hierfür zu ermitteln, betrachten wir zunächst
den Diffusionstensor für einen Zylinder, dessen Hauptachse in z-Richtung zeigt:

D =


D⊥ 0 0

0 D⊥ 0

0 0 D‖

 (4.4)

Das Signal in Abhängigkeit des b-Wertes kann wie folgt ausgedrückt werden:

S (bf) = e−bf~nT·D·~n, mit ~n =


sinθ

0

cosθ

 , (4.5)

wobei~nT ·D ·~n = Dapp gilt. In Abhängigkeit von θ lässt sich Dapp wie folgt darstellen:

Dapp (θ) = D⊥ sin2
θ +D‖ cos2

θ (4.6)

Für den Fall ohne Dispersion und der Verwendung von N Gradientenrichtungen kann der
mittlere Diffusionskoeffizient wie folgt bestimmt werden:

Dapp =
1
N

N

∑
i=1

(
D⊥ sin2

θi +D‖ cos2
θi
)

=− 1
N

N

∑
i=1

1
bf

ln
(

S (b,θi)

S0

) (4.7)

Für den Fall mit Dispersion muss zunächst Dapp separat für jedes Bündel unter der Ver-
wendung einer spezifischen Gradientenrichtung, wobei α j den Winkel zwischen Bündel j
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und der Gradientenrichtung beschreibt, berechnet werden. Es gilt nun für Nd Richtungen
der Faserbündel:

Dapp,Dispersion =−
1
bf

ln
S (bf)

S0

=− 1
bf

[
1

Nd

Nd

∑
j=1

e−bfDapp(α j)

] (4.8)

Diese Gleichung müsste nun noch zusätzlich über alle Gradientenrichtungen gemittelt
werden. Vergleicht man Gleichung 4.8 und 4.7 ist ersichtlich, dass für den Fall mit Disper-
sion kein monoexponentielles Verhalten mehr vorliegt, da hier Summation und Logarith-
mierung im Vergleich zu Gleichung 4.7 vertauscht sind. Im Allgemeinen ist es daher für
Simulationsmodelle und auch Messungen im Gehirn nicht möglich den Gleichgewichts-
ADC (ADCeq) mit Hilfe der in Kapitel 2.6 beschriebenen Methode zu bestimmen.
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Abbildung 4.21: (a): Diskrepanz zwischen tatsächlichem Gleichgewichts-ADC (ADCeq)
und dem per Gleichgewichtsmessung ermittelten ADC für Dispersions-
datensätze. Dagegen tritt für Geometrien ohne Dispersion, hier beispiel-
haft die 3D-Fcc-Geometrie (b), keine Abweichung auf.

4.4.6 Ein�uss des Signal-zu-Rausch-Verhältnisses auf die
Apparent Exchange Rate

Bestimmung des zu erwartenden SNR anhand einer in vivo
Probandenmessung

Um eine Einordnung der folgenden Simulationsergebnisse zu ermöglichen, wurden mit
der FEXI-Implementierung, welche im Rahmen einen Masterarbeit mit dem Titel „Appa-
rent exchange rate mapping by magnetic resonance imaging: Sequence development and
validation experiments“ [Rau20] unter meiner Betreuung zusammen mit Julian Rauch
am DKFZ entwickelt wurde, an einem 3T PRISMA (Siemens Healthineers, Erlangen,
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4 Ergebnisse

Deutschland) SNR Messungen durchgeführt. Hierfür wurden die folgenden Parameter
verwendet: Voxelgröße 3x3x5 mm3, TR = 2500 ms, TE = 66 ms, bf = bd = 0. Die Misch-
zeit wurde auf die minimale Einstellung von tm = 5 ms eingestellt. Mit diesen Eintellun-
gen wurden 10 ungewichtete Diffusionsbilder aufgenommen. Um Reproduzierbarkeit zu
garantieren wurde die gesamte Messung zudem 3 Mal wiederholt. Durch die folgende
Gleichung lässt sich das SNR abschätzen:

SNR =
1
N

N

∑
i=1

(
Voxel

)
i

σ (Voxel)i
, (4.9)

wobei N die Gesamtzahl der Voxel beschreibt.
(
Voxel

)
i ist der Mittelwert des i-ten Vo-

xels über die 10 Aufnahmen und σ (Voxel)i die zugehörige Standardabweichung. Der so
erhaltende SNR-Wert für jedes einzelne Voxel wird anschließend über alle Voxel einer
Schicht gemittelt um eine stabilere Aussage zu ermöglichen. Anhand dieser Messungen
konnte, über die 3 Gesamtmessungen reproduzierbar, SNR = 73.5 ermittelt werden. Als
minimaler SNR-Wert in den folgenden Simulationen wurde deshalb SNR 75 verwendet.
Ein exemplarisches bf = bd = 0-Bild, welches mit der FEXI Sequenz aufgenommen wur-
de ist in Abbildung 4.22 dargestellt.

Abbildung 4.22: Exemplarisches bf = bd = 0-Bild welches für die SNR-Bestimmung ver-
wendet wurde. Voxelgröße 3x3x5 mm3, TR = 2500 ms, TE = 66 ms,
bf = bd = 0.
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4.4 Apparent Exchange Rate-Simulationen

Ein�uss des Signal-zu-Rausch-Verhältnisses auf die Apparent Exchange Rate

In Abbildung 4.23(a-d) ist die Abhängigkeit des AXR-Werts von der Permeabilität und
der Pack-ungsdichte für verschiedene SNR Werte dargestellt. Für SNR 75 (Abb. 4.23a)
ist eine verlässliche Bestimmung für AXR ≤ 20 s-1 und fi ≥ 0.1 beschränkt. In diesem
Bereich ist eine Differenzierung zwischen den Packungsdichten möglich. Mit Erhöhung
des SNR auf 150 (b) beschränken sich die Abweichungen auf höhere Packungsdichten
und hohe Permeabilitätswerte (AXR ≥ 30 s-1). Ab einem SNR von 250 (c,d) ist das Er-
gebnis unabhängig vom Grad der Orientierungsdispersion der Axone (κ = 4 und κ = 16),
sowie der Packungsdichte für niedrige bis mittlere Permeabilitäten nahezu identisch zum
Fall ohne künstliches Rauschen (vergleiche Abbildung 4.20f). Da eine sinnvolle Bestim-
mung des AXR-Werts über einen größeren Bereich der Permeabilitäten erst ab SNR 250
möglich ist, wurde für die folgenden Betrachtungen der möglichen Auswirkungen ver-
schiedener Parameter, SNR 250 als Referenz gewählt.
In Abbildung 4.23e ist die Abhängigkeit des AXR-Werts von der Permeabilität für die
3D-Axon(Hex)-Geometrie mit parallelen Zylindern unter der Verwendung von einer Gra-
dientenrichtung, welche orthogonal zur Hauptfaserrichtung orientiert ist, für SNR 150
gezeigt. Verglichen mit (b) ist die Stabilität des Fits in (e) reduziert, es gilt jedoch zu be-
achten, dass durch die Reduzierung der Gradientenrichtungen ebenfalls eine Reduzierung
der effektiven Mittelungen einhergeht. Der erhöhte Signalverlust für Gradientenrichtun-
gen mit Komponenten, welche parallel zur Faserrichtung verlaufen, wird durch die erhöh-
te Anzahl an Gradientenrichtungen im Vergleich zu (e) überkompensiert. Dennoch könn-
te es hilfreich sein, falls die Orientierung der Fasern bekannt ist, das Gradientenschema
so zu wählen, dass möglichst viele Gradientenrichtungen orthogonale Komponenten im
Bezug auf die Faserrichtung aufweisen. Für die in Abbildung 4.23f dargestellte 3D-Fcc
Geometrie mit SNR 250 zeigt sich ein äquivalentes Verhalten wie für den in Abbildung
4.19b dargestellten Fall ohne künstliches Rauschen. Während die lineare Abhängigkeit
zwischen AXR-Werten und Permeabilität in guter Übereinstimmung mit der Theorie ist,
zeigt sich für kleine Packungsdichten erneut eine systematische Unterschätzung.
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Abbildung 4.23: AXR-Werte in Abhängigkeit der Permeabilität und der Packungsdich-
te für die 3D-Axon(Gamma,κ = 4) Geometrie für SNR 75 - 250 (a-c).
Für SNR ≥ 150 ist es möglich verlässliche AXR-Werte zu bestimmen.
Für SNR 75 ist die Bestimmung nur für kleine AXR-Werte möglich.
Die Verwendung von nur einer Gradientenrichtung, welche orthogonal
zur Faserrichtung verläuft ist in (e) für ein SNR von 150 dargestellt. (f):
SNR 250 für die 3D-Fcc Geometrie, für welche es erneut möglich ist
zwischen den verschiedenen Packungsdichten zu unterscheiden. Fehlen-
de Datenpunkte weisen daraufhin, dass der Fit in diesen Fällen nicht
konvergiert ist.
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4.4 Apparent Exchange Rate-Simulationen

4.4.7 Abhängigkeit von intra- und extrazellulären
Di�usionskoe�zienten

In Abbildung 4.24(a-c) ist die Abhängigkeit der AXR-Ergebnisse von den intra- und ex-
trazellulären Diffusionskoeffizienten für die 3D-Axon(Hex)-Geometrie dargestellt. Für
die typische Annahme, dass der intra- und extrazelluläre Diffusionskoeffizient gleich groß
sind, stimmen die Simulationsergebnisse mit dem erwarteten AXR-Wert überein. Das ge-
naue Verhältnis zwischen intra- und extrazellulärem Diffusionskoeffizienten ist aber um-
stritten [Nov+19], weshalb ein erweiterter Parameterbereich untersucht wurde. Nur für
Fälle, bei denen der intrazelluläre Diffusionskoeffizient deutlich größer als der extrazellu-
läre ist, kommt es zu Abweichungen beziehungsweise dazu, dass der AXR-Fit auf Grund
einer zu geringen zeitlichen Abhängigkeit des ADC nicht mehr konvergiert. Dieser Zu-
sammenhang ist laut den Ergebnissen in Abbildung 4.24(a-c) weitestgehend unabhängig
vom betrachteten AXR-Bereich, welcher hier zwischen 8 ≤ AXR ≤ 65 s-1 lag. Ledig-
lich die Standardabweichung der Fit Ergebnisse skaliert, wie erwartet, mit ansteigenden
Permeabilitätswerten. Auch bei der Betrachtung von Axonen mit ausgeprägter Orientie-
rungsdispersion (κ = 4) (siehe Abb. 4.24(d-f)) zeigt sich der gleiche Zusammenhang,
wobei hier höhere Standardabweichungen beobachtet werden können.

4.4.8 Ein�uss der Länge der Di�usionswichtungen

Der Zusammenhang zwischen der Länge des Filterblocks und dem resultierenden AXR-
Wert ist in Abbildung 4.25(a-c) für die 3D-Axon(Hex)-Geometrie unter Verwendung
einer orthogonalen Gradientenrichtung dargestellt. Damit eine Bestimmung des AXR-
Werts, sowohl für Daten mit als auch ohne zusätzliches Rauschen, sowie für alle Per-
meabilitätsregimes möglich ist, muss für die Länge des Filterblocks Tf ≤ 2/AXR gelten.
Für langsameren Austausch lässt sich diese Forderung etwas relativieren, allerdings resul-
tiert ein längerer Filterblock hier in einer stark erhöhten Standardabweichung des AXR-
Wertes. Den gleichen Zusammenhang zwischen Filterlänge und AXR-Werten erhält man
auch für die realistischere 3D-Axon(Gamma)-Geometrie mit κ = 4, wobei hier erneut
eine etwas höhere Streuung der Werte vorliegt.
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Abbildung 4.24: AXR-Werte in Abhängigkeit von unterschiedlichen Kombinationen aus
intra- und extrazellulären Diffusionskoeffizienten für die 3D-Axon(Hex)
Geometrie (a-c) unter der Verwendung von einer Gradientenrichtung,
welche orthogonal zum Faserbündel steht. (d-f) Dieselbe Abhängigkeit
für die 3D-Axon(Rand) Geometrie mit ausgeprägter Orientierungsdi-
spersion der Axone (κ = 4). Für beide Geometrien treten für übliche
Kombinationen aus intra- und extrazellulärem Diffusionskoeffizienten
keine signifikanten Abweichungen der AXR-Ergebnisse auf.
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Abbildung 4.25: (a) AXR-Werte in Abhängigkeit der Länge des Filterblocks für die
3D-Axon(Hex)-Geometrie unter der Verwendung von nur einer or-
thogonal zur Faserrichtung liegenden Gradientenrichtung. (d-f) 3D-
Axon(Gamma)-Geometrie mit κ = 4. Fehlende Datenpunkte weisen auf
einen fehlgeschlagenen Fit hin. Td = Tf+4 ms wurde für alle Längen des
Filterblocks aufrecht erhalten. Um Austausch während des Filterblocks
vernachlässigen zu können, muss Tf ≤ 2/AXR gelten.
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4.4.9 Auswirkung unterschiedlicher T 1 Relaxationszeiten und
Permeabilitätsverteilungen

In Abbildung 4.26a ist die Abhängigkeit der AXR-Ergebnisse von unterschiedlichen intra-
und extrazellulären T1-Relaxationszeiten für die 3D-Axon(Rand)-Geometrie dargestellt.
Die T1-Zeiten wurden so gewählt, um einen großen Bereich der Literaturwerte [Wan+99;
Rak+06; Sta+05] für verschiedene Organe bei 3 T abzudecken. Bei der Analyse von Da-
ten mit künstlichem Rauschen und Relaxation resultieren kürzere T1-Zeiten wie erwartet
in einer erhöhten Standardabweichung der AXR-Ergebnisse. Für den Fall von identischen
intra- und extrazellulären Relaxationszeiten, gibt es für den Fall ohne zusätzliches Rau-
schen keine Abweichung von den AXR-Werten ohne Relaxation. Für Kombinationen,
mit im Vergleich längerer extrazellulärer Relaxationszeit, kommt es zu einer Erhöhung
des AXR-Wertes im Vergleich zur Referenz. Der umgekehrte Zusammenhang gilt indes
bei längerer intrazellulären Relaxationszeit. Die selbe Abhängigkeit, wenn auch mit er-
höhter Streuung der Werte, gilt für den Fall mit künstlich hinzugefügtem Rauschen. Die
Äbhängigkeit der AXR-Werte auf Grund der unterschiedlichen Relaxationszeiten stellt
dabei eine signifikante Änderung dar, welche nicht von einer Änderung der Permeabilität
unterschieden werden kann.
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Abbildung 4.26: (a) AXR-Werte in Abhängigkeit von unterschiedlichen Kombinationen
aus intra- und extrazellulärer T1 Relaxationszeit für die 3D-Axon(Rand)
Geometrie mit einem Durchmesser von 1 µm. Bei kürzen T1-Zeiten ist
die Standardabweichung erhöht. Die Änderung der Signalanteile auf
Grund der T1-Relaxation haben einen erheblichen Einfluss bei der Be-
trachtung ohne künstliches Rauschen, während bei SNR 250 die gene-
ralle Standardabweichung dieselbe Größenordnung aufweist. (b) AXR-
Werte und k↔ in Abhängigkeit von unterschiedlichen Permeabilitätsver-
teilungen. Sowohl k↔ als auch die AXR-Werte sind bis auf eine kleine
systematische Abweichung der AXR-Ergebnisse in guter Übereinkunft
mit den zu erwarteten Werten.
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In Abbildung 4.26b ist die Abhängigkeit der AXR-Werte und der Austauschrate für ver-
schiedene Permeabilitätsverteilungen der Zellen dargestellt. Dafür wurden bei 0%, 50%
und 75% der Zellen die ursprüngliche Permeabilität von ρ = 0.0008 µm/ms auf ρneu =
2ρ = 0.0016 µm/ms erhöht. Dabei stimmt die simulierte Austauschrate ksimuliert mit der
nach Gleichung 2.82 berechneten Austauschrate für Verteilungen von Zellgrößen und Per-
meabilitäten überein. Für die AXR-Ergebnisse im Vergleich zu den nach Gleichung 2.84
berechneten Werten zeigt sich erneut eine systematische Unterschätzung bei geringeren
Packungsdichten für alle Verteilungen, welche hier auf Grund der verwendeten Geometrie
auf fi = 0.5 limitiert war.

4.4.10 Apparent Exchange Rate im Hefezellen-Modell

Um die simulationsbasierte Darstellung von Hefezellen im Vergleich zu den in Abbildung
4.19b verwendeten Kugeln auf einem Fcc-Gitter realistischer gestalten zu können, wur-
den zudem Simulationen mit Ellipsoiden durchgeführt, deren Orientierung der Längsach-
se zufällig auf die drei Hauptachsen verteilt ist. Der Permeabilitätsbereich ist für diese
Simulation auf Grund der bestehenden Literaturwerte [Suh+03] auf ρ = 0.003 µm/ms bis
ρ = 0.007 µm/ms eingeschränkt. Die Packungsdichte fi hängt vom Gewichtsverhältnis
zwischen Wasser und Hefe ab, welches bisher in den Publikationen [Las+11; Nil+13] an-
gegeben wurde. Hier wurde ein großer Konzentrationsbereich abgedeckt. Packungsdich-
ten größer als fi = 0.45 waren auf Grund der zufälligen Anordnung nicht möglich. Die
Abhängigkeit der AXR-Werte, und der Austauschrate ksimuliert, von der Packungsdich-
te und der Permeabilität für das 3D-Hefe-Modell ist in Abbildung 4.27(a,b) dargestellt.
Auch hier kommt es auf Grund der geringen Packungsdichte für alle Permeabilitätswerte
zu einer systematischen Unterschätzung der AXR-Werte, während die simulierte Aus-
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Abbildung 4.27: AXR-Werte (a) und ksimuliert (b) in Abhängigkeit der Packungsdichte und
verschiedenen Permeabilitäten für das 3D-Hefe-Modell. Für die AXR-
Werte zeigt sich die bekannte systematische Unterschätzung für kleine
Packungsdichten. Die verschiedenen Permeabilitäten können jedoch se-
pariert werden. Die simulierte Austauschrate ksimuliert ist in sehr guter
Übereinstimmung mit der Theorie für alle Permeabilitäten.
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tauschrate ksimuliert in sehr guter Übereinstimmung mit der Theorie ist. Eine Separation
der unterschiedlichen Permeabilitätswerte ist trotz der Unterschätzung der AXR-Werte
möglich.

4.5 Apparent Exchange Rate

Veri�zierungsmessungen

4.5.1 Apparent Exchange Rate in Hefezellen

Die Austauschraten-Messungen wurden an einem Avance II 14.1 T Spektrometer (Bruker
BioSpin, Etlingen, Deutschland) durchgeführt. Dabei wurde Backhefe (Wieninger Frische
Hefe, 42g) mit Gewichtsverhältnissen von (1:3,1:2,1:1,2:1) zwischen Hefe und Wasser
verwendet. Teile der Messungen wurden an verschiedenen Tagen mit unterschiedlicher
Hefe, sowie zur Validierung mit unterschiedlichen Probenköpfen (TBI: 5mm, TXO: 8mm
Durchmesser) wiederholt. Um die Sprossung der Hefe, und damit eine Änderung der Pa-
ckungsdichte, zu minimieren, wurden die Messungen bei T = 280 K durchgeführt. Zudem
wurden die Hefephantome nach jeder erfolgten Messung durch Aufschütteln homogeni-
siert, um ein Absetzen der Hefe im Zeitverlauf der Messung zu verhindern. Die voll-
ständigen Messparameter finden sich im Anhang in Tabelle A.4. Die gemessenen Werte
sind in Abbildung 4.28a dargestellt. Alle Messwerte befinden sich zwischen den AXR-
Theoriekurven für Permeabilitäten von ρ = 0.003 µm/ms und ρ = 0.007 µm/ms. Auch
die Messung mit einem 5mm-Röhrchen in der TXO-Probe mit unterschiedlicher Hefe
stimmt innerhalb der Fehlergrenzen mit der ursprünglichen TBI-Probe-Messung überein.
Wird die Messung für ein Mischverhältnis von 1:2 mit der TBI-Probe ausgeklammert,
befinden sich alle Messungen zwischen den Theoriekurven für ρ = 0.003 µm/ms und
ρ = 0.005 µm/ms und stimmen daher mit den verfügbaren Literaturwerten überein. Die
Messungen, welche mit der 8mm-Spule durchgeführt wurden, zeigen ebenfalls ein ähnli-
ches Verhalten. Die Fehlerbalken der Messwerte bezüglich der Packungsdichte stammen
von der Abschätzung über das Gewichtsverhältnis zwischen Hefe und Wasser. Zur besse-
ren Übersicht sind die gemessenen Werte nochmals in Tabelle 4.3 dargestellt. Auffällig ist
hier, dass die Gleichgewicht-ADCs zwischen den Messungen mit verschiedenen Spulen
nicht übereinstimmen, obwohl die b-Werte identisch gewählt wurden. Die zugehörigen
ADC-Kurven für die Messpunkte mit blauer Markierung sind in Abbildung 4.28(b-e)
dargestellt. Der Gleichgewichts-ADC (ADCeq) nimmt mit steigender Packungsdichte der
Hefezellen, in diesem Fall also von (b) nach (e) ab, während die relative Änderung des
ADC zunimmt. Dieses Verhalten zeigt sich auch anhand der ADCeq-Werte und der Fil-
tereffektivität σ in Tabelle 4.3. Verglichen mit den Simulationsergebnissen in Abbildung
4.27 zeigt sich ebenfalls eine gute Übereinstimmung mit dem Verlauf der AXR-Werte
für steigende Packungsdichten, selbiges gilt auch für den qualitativen Verlauf der ADC-
Kurven im Vergleich zu den Simulationsdaten.
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4.5 Apparent Exchange Rate Verifizierungsmessungen
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Abbildung 4.28: Hefe-Verifizierungsmessungen am 14.1 T Bruker Spektrometer. (a)
AXR-Fitresultate in Abhängigkeit der Packungsdichte für unterschied-
liche Spulen und NMR-Röhrchen mit unterschiedlichem Durchmesser.
Die Resultate liegen, mit Ausnahme der 1:2 Messungen, zwischen den
Theoriekurven für ρ = 0.003 und ρ = 0.005 µm/ms. Die zugehörigen
ADC-Kurven für die Messungen mit der TBI-Probe sind in (b-e) darge-
stellt.
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4 Ergebnisse

Hefe:Wasser fi AXR [s-1] σ ADCeq [µm2/ms]

1:3 TBI 0.062±0.015 5.2±1.5 0.06±0.01 0.32±0.03

1:3 TXO 8mm 0.062±0.015 6.6±0.5 0.09±0.005 1.003±0.003

1:2 TBI 0.09±0.02 9.6±1 0.15±0.06 0.28±0.02

1:1 TBI 0.18±0.04 6.9±0.6 0.26±0.03 0.20±0.03

1:1 TXO 8mm 0.18±0.04 7.5±0.8 0.21±0.06 0.65±0.06

1:1 TXO 5mm 0.18±0.04 6.2±0.9 0.18±0.05 0.84±0.04

2:1 TBI 0.36±0.09 7.2±0.6 0.32±0.01 0.16±0.05

Tabelle 4.3: Vergleich der AXR-Ergebnisse für verschiedene Hefekonzentrationen, sowie
unterschiedliche Proben-Köpfe und Durchmesser der NMR-Röhrchen.
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5 Diskussion

Das Ergebnis habe ich schon, jetzt brauche
ich nur noch den Weg, der zu ihm führt.

Carl Friedrich Gauß

5.1 Porenbildgebung

Durch die Porenbildgebung lassen sich Form und Größe von Poren bestimmen, wel-
che mit normalen Detektionsmethoden der Magnetresonanztomographie nicht, oder auf
Grund des limitierenden SNR nur in extrem langen Messzeiten gemessen werden könn-
ten. Um den Preis der Mittelung der Porenform über alle Poren bzw. Zellen in einem
Volumenelement, kann die Porenbildgebung dieses SNR-Problem weitestgehend lösen.
In dieser Arbeit konnte die Anwendung der Porenbildgebung auf Mikrometerskala de-
monstriert werden.
Bei der Betrachtung des Porenphantoms für x- und y-Messungen der TBI-Probe in Be-
zug auf den in Kapitel 4.1.1 gefundenen sehr kleinen Linearitätsbereich muss beachtet
werden, dass es sich dort um den Linearitätsbereich z-Gradienten handelt und daher die
Einschränkung, kleine Phantome, bei Messungen mit dem x- und y-Gradienten der TBI-
Probe verwenden zu müssen nicht gilt. Die zweidimensionalen Messungen können aus
diesem Grund mit sehr ausgedehnten Phantomen durchgeführt werden. Auch die Homo-
genität ist sowohl für die x- als auch y-Richtung deutlich höher. Für die Porenbildgebung
in z-Richtung sind die Inhomogenitäten ebenfalls vernachlässigbar, da hier der relevan-
te Bereich der Porenphantome, welcher die Kapillaren beinhaltet, nur 2 mm betrug. Im
Vergleich zur TBI-Probe weist die Diffusion-Probe trotz der 30-fach höheren Maxima-
lamplitude eine deutlich höhere Homogenität des Gradienten auf. Es muss hierbei jedoch
beachtet werden, dass die Größe des Gradienten der Diffusion-Probe eine geringere Aus-
dehnung aufweist und die TBI-Probe zudem deutlich älter ist.
Die Messungen der Gradientenamplitude der Diffusion-Probe sind auf Grund der gerin-
gen verwendbaren Amplituden mit einem deutlich höheren Fehler als die Messungen der
TBI-Probe behaftet. Zudem muss beachtet werden, dass die Herstellung der Gradien-
tenphantome und potentielle Abweichungen der Abmessungen einen deutlichen Einfluss
auf die resultierende Amplitude haben können. Auch die Bestimmung des Frequenzab-
stands weist einen Fehler auf Grund der endlichen Peakbreite auf. Eine andere Methode
zur Bestimmung der Gradientenamplitude ist die Messung des Diffusionskoeffizienten,
welche durch Vergleich mit Literaturwerten eine Kalibration ermöglicht. Hierbei ist je-
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doch ebenfalls zu beachten, dass auf Grund der starken Temperaturabhängigkeit des Dif-
fusionskoeffizienten sowie durch Konvektion [Est+01; Swa+15; Bar+16] innerhalb der
NMR-Röhrchen signifikante Abweichungen auftreten können. Zur Verifikation wurden
die Messungen daher stets mit beiden Methoden durchgeführt, welche für beide Proben-
köpfe jeweils übereinstimmende Werte lieferten.
Die im ersten Teil implementiere Spinecho-Variante sowie auch die CPMG-artige Auf-
spaltung des langen Gradienten stellen keine grundsätzlich neue Variante des Lang-Kurz-
Gradientenschemas [Lau+11; Kud+13] dar. Ähnliche Implementierungen wurden bereits
von anderen Arbeitsgruppen mit unterschiedlichen Abweichungen durchgeführt. Um eine
optimale Funktionsweise des kurzen Gradienten zu garantieren, fiel die Entscheidung dar-
auf im Vergleich zu Hertel et al. [HHG13; Her+15; HHG15] den kurzen Gradienten nicht
aufzuspalten, da dies in einem zusätzlichen, unnötigen „Randverstärkungseffekt“ resul-
tiert. Im Vergleich zur Implementierung von Bertleff et al. [Ber+17] wurde zudem auf die
Verwendung eines Auslese-Gradienten verzichtet, da dieser in einer weiteren Reduzie-
rung der Signalintensität resultiert hätte. Diese war durch Anordnung der Glaskapillaren
in z-Richtung und dem daraus folgenden Volumen von 9 µl, sowie der notwendigen Sus-
zeptibilitätsanpassung bereits stark reduziert.
Prinzipiell zeigen die Messungen mit der TBI-Probe in x- und y-Richtung, dass zweidi-
mensionale Porenbildgebung an einem 14.1 T Spektrometer möglich ist. Im Gegensatz zu
früheren Arbeiten [HHG13; Her+15; HHG15] war hierbei keine Anwendung mit einem
CPMG-artigen Echozug nötig, sondern nur eine einfache Refokussierung. Durch die sehr
ausgedehnten kurzen Gradienten kommt es aber zu einem deutlich ausgeprägten „Rand-
verstärkungseffekt“, welcher sich hier vor allem in einer Verkleinerung des detektierten
Porendurchmessers bemerkbar macht. Die Aufspaltung des kurzen Gradienten verstärkt
dies zusätzlich. Die Verlängerung erfolgt hauptsächlich durch die notwendige Abklingzeit
des Gradienten, sowie zu einem kleinem Teil zusätzlich durch die Länge des 180°-Pulses.
Im Vergleich der beiden Sequenzen zeigt sich recht deutlich, dass durch die fehlende
Aufspaltung des kurzen Gradienten bei der CPMG-Implementierung die „Randverstär-
kungseffekte“ minimiert werden können. Zudem sollte auf Grund der wiederholten Re-
fokussierung des Signals im Allgemeinen eine höhere Signalintensität bei Messungen
von Proben mit kurzem T ∗2 erreichbar sein. Außerdem sind trotz der erhöhten Anzahl an
180°-Pulsen in den Messungen keine Signalverfälschungen durch ungewollte Echopfade
erkennbar. Ein Nachteil der CPMG-Implementierung ist aber der fehlende Ausgleich von
eventuellen Gleichstromversätzen.
Während durch die Suszeptibilitätsanpassung Messungen von Kapillaren mit dem z-Gra-
dienten möglich sind, geht die Anpassung der Kapillaren mit 5-molarer NaCl-Lösung mit
einer deutlichen Reduktion des Protonen-Signals einher. Diese Reduzierung erfolgt durch
eine deutlich erhöhte Leitfähigkeit der Flüssigkeit und einer daraus resultierenden verrin-
gerten Sensitivität der Spule, zudem verringert sich durch das Salz die T2-Relaxationszeit.
Für eine vollständige Unterdrückung der Feldverschiebungen wäre zudem noch eine deut-
lich höhere NaCl-Konzentration notwendig gewesen. Die maximale Löslichkeit von NaCl
in Wasser beträgt aber etwa 5.5 mol/l bei Raumtemperatur. Die hier verwendete 5-molare
NaCl-Lösung wurde explizit so gewählt, um die Löslichkeit und damit die Stabilität der
Phantome, auch bei kleineren Temperaturschwankungen zu gewährleisten. Auf Grund
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des geringen Volumens von 9 µl für die kleinsten Kapillaren, mussten daher für die Mes-
sungen bis zu 1024 Mittelungen aufgenommen werden, was in Gesamtmesszeiten von
24 Stunden resultierte. Diese Einschränkung würde sich prinzipiell für zukünftige Mes-
sungen durch eine Erhöhung der Anzahl der 3.5 mm langen Kapillaren im Phantom be-
heben lassen, jedoch ist die Handhabung der sehr fragilen und dünnen Glaskapillaren
äußerst schwierig. Trotz des geringen Gesamtvolumens ist dennoch eine Aufnahme mög-
lich, wodurch nochmal verdeutlicht wird, dass die Porenbildgebung für die Bestimmung
von kleinsten Poren deutlich besser geeignet ist als eine direkte Aufnahme mittels üblicher
MRT-Methoden. Insbesondere ist die SNR-Limitation bei Zellen, welche das eigentliche
Zielobjekt der Porenbildgebung darstellten deutlich weniger ausgeprägt, da hier die Pa-
ckungsdichte und damit das Signal, im Vergleich zu den Kapillaren sehr viel höher ist.
Ein bisher unbeachtetes Problem in der Literatur stellt die Aufnahme von Porenbildern in
der Gegenwart von extraporalem Fluid dar. Die hier präsentierten Ergebnisse bezüglich
der Diffusions-Porenbildgebung mit extraporalen Signalanteilen stellen daher die ersten
ihrer Art dar. Während es bei dem gezeigten Extrapolationsansatz mit der Gaußschen Pha-
sennäherung zu deutlichen Abweichungen zwischen gemessenem und simulierten Signal
kommt, ist dennoch eine prinzipielle Bestimmung der Porengröße und Form möglich.
Die Wahl der für die Extrapolation verwendeten q-Werte stellt einen Kompromiss von
zwei Anforderungen dar, welche gleichzeitig nicht leicht zu erfüllen sind: Erstens müs-
sen die q-Werte genügend groß sein, so dass die extraporalen Signalanteile weitgehend
vernachlässigbar sind. Hierzu müssen Punkte in der Nähe des ersten Nulldurchganges
der Porenfunktion gewählt werden. Zweitens ist auch eine ausreichende Gültigkeit der
Gaußschen Phasennäherung erforderlich, welche an der ersten Nullstelle nur noch sehr
eingeschränkt gilt.
Insgesamt sind diese beiden Bedingungen in den hier gezeigten Messungen nur teilweise
erfüllt, was in einer Abhängigkeit von der Wahl der q-Werte resultiert. Dennoch ergibt
sich eine gute Übereinstimmung mit der erwarteten Porenfunktion.
Die Unterschiede in der Signalunterdrückung zwischen beiden auf den ersten Blick iden-
tischen Filtermethoden liegen vermutlich darin, dass im extraporalen Kompartiment keine
freie Diffusion vorliegt. In diesem Fall, kommt es bei Methode 1 auf Grund der effektiv
kürzeren Diffusionszeit und dem noch nicht erreichten Langzeit-Limit zu einer reduzier-
ten Filterleistung im Vergleich zu Methode 2. Die Oszillationen bei Methode 1 lassen
sich hierdurch jedoch nicht erklären und wirken eher wie zusätzliche Echopfade, welche
in Methode 2 nicht auftreten. Durch Verwendung von Methode 2 als Filter für extraporale
Signalanteile ist die eindimensionale Porenbildgebung von Glaskapillaren ohne signifi-
kante Abweichungen von der erwarteten Signal- und Porenform möglich.
Eine allgemeine Herausforderung bei Messungen mit der Diffusion-Probe stellte die li-
mitierte Gradientenauflösung von 16 bit dar. Daraus resultiert eine minimale Schrittweite
von 0.003 % für das Gradientenraster. Diese Schrittweite ist vor allem für die an- und
absteigenden Flanken des langen Gradienten bei kleinen q-Werten ein Problem, da si-
chergestellt werden musste, dass es hier nicht zu einer Verfälschung des q-Wertes und
damit einem Verlust der Refokussierung nach dem kurzen Gradienten kommt. Dazu wur-
de aus dem möglichen Raster, dem gemessenen Gleichstromversatz und den gewünschten
Gradientenlängen, mögliche Gradientenamplituden sowie notwendige q-Wert-abhängige
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Anpassungen der Länge des kurzen Gradienten berechnet. Dank dieser Orientierungshilfe
und einer manuellen Optimierung der Gradientenlänge δS, welche über die Suche nach
dem Maximum des aufgenommenen Signals vollzogen wurde, konnten diese Probleme
kompensiert werden. Weitere Probleme der Diffusion-Probe, beziehungsweise mit dem
Gradientenverstärker, stellten mit jedem Einbau wechselnde Gleichstromversätze und Pa-
rameter zur Wechselstromkompensation dar, die jeweils zeitaufwendig vor jeder Messung
ausgeglichen werden mussten.
Auch wenn es bei der Messung der polymerisierten Hohlkugeln noch zu starken Ab-
weichungen zwischen gemessenen Signalintensitäten und der Simulation kommt, konnte
dennoch gezeigt werden, dass mit der in dieser Arbeit implementierten Sequenz, sowie
der Optimierung der Länge des kurzen Gradienten, eindimensionale Porenbildgebung mit
einer maximalen Gradientenamplitude von bis zu Gmax = 12.06 T/m möglich sind. Die-
se Gradientenstärken, sowie die gefilterte Aufnahme von Porensignalen mit extraporalen
Signalanteilen waren bisher nicht möglich. Als mögliche Ursache für die Abweichungen
kommen neben unvollständig gefüllten Kugeln auch Kugeln in Frage, deren Hülle nicht
vollständig geschlossen war. Des Weiteren ist es auch möglich, dass sich größere Kon-
glomerate gebildet haben, die in den Lichtmikroskop-Aufnahmen nicht erkannt wurden.
Zur besseren Verifikation, müssten in der Zukunft neben den Lichtmikroskop-Aufnahmen
zusätzlich Rasterelektronenmikroskop-Aufnahmen durchgeführt werden.
Einen weiteren weitestgehend unbeachteten Teil der Porenbildgebung stellt der Einfluss
der Zellmembranpermeabiliät auf das gemessene Porensignal und die daraus resultieren-
de Porenfunktion dar. Während es bei den bisherigen Experimenten stets hilfreich war, die
Dauer des langen Gradienten möglichst groß zu wählen, gilt diese Regel bei der Messung
von austauschenden Systemen nicht mehr. Mit ansteigender Dauer des langen Gradien-
ten kommt es zu einer zunehmenden Abweichung der gemessenen Porenfunktion von der
Theorie. Problematisch ist hierbei, dass der lange Gradient eine gewisse Dauer aufweisen
muss, damit der Schwerpunkt der Teilchentrajektorie in den Schwerpunkt der Zelle über-
geht (für δL → ∞). Dem steht nun die ansteigende Wahrscheinlichkeit des Austausches
für Zellmembranen mit einer definierten Permeabilität gegenüber. Schaffen es Teilchen
oder Wassermoleküle während dieser Zeit die Pore zu verlassen, sorgen sie beim kurzen
Gradienten für einen konstanten Untergrund in der Porenfunktion. Während eine genaue
Abschätzung der optimalen Länge nicht möglich erscheint, ist der Einfluss auf die Poren-
bildgebung an den beispielhaft gewählten Hefezellen und den dort vorherrschenden Per-
meabilitätswerten bis auf einen konstanten Versatz und leichte „Randverstärkungseffekte“
gering. Dies gilt sowohl für die bisherigen Literaturwerte als auch für die Werte, welche
mit Hilfe der AXR-Messungen an Hefephantomen in dieser Arbeit gemessen wurden. Be-
achtet werden sollte dennoch, dass die Abweichungen neben der Permeabilität auch von
der Packungsdichte, der Geometrie und der Größe der Zellen abhängen wird. Trotz der
hier betrachteten hohen Austauschraten war es aber dennoch, bis auf kleine Abweichun-
gen möglich, Porenfunktionen von Poren in der Größe einer Hefezelle zu bestimmen.
Für zukünftige in vivo, beziehungsweise in vitro Experimente könnte es daher von In-
teresse sein, zunächst AXR-Messungen durchzuführen, um eine grobe Abschätzung der
Membranpermeabilität zu ermöglichen und damit den möglichen Bereich der Dauer des
langen Gradienten δL einzuschränken.

96



5.2 Monte-Carlo-Simulationstool

5.2 Monte-Carlo-Simulationstool

Um die Einflüsse der Permeabilität auf die Porenfunktionen simulieren zu können, sowie
die Untersuchungen der Apparent Exchange Rate in dieser Arbeit zu ermöglichen, wur-
den die verwendeten Geometrien, Sequenzen und Berechnungen der Wahrscheinlichkeit
des Austausches in das Monte-Carlo-Simulationstool implementiert. Hierzu wurden die
Möglichkeiten maßgeblich im Zuge dieser Dissertation erweitert. Viele der hier gezeigten
Simulationen wären ohne die Implementierung der elastischen Reflexion und der Verwen-
dung der GPU-Beschleunigung nicht möglich gewesen. Im Gesamten wurden verteilt auf
4 Nvidia Tesla V100, 2 Titan Xp und 8 Tesla K20, etwa 8 TB an Simulationsdaten mit
einer Gesamtrechenzeit, verteilt auf die verschiedenen Systeme, von einem halben Jahr
erzeugt.
Die Berechnung der elastischen Reflexion basiert ausschließlich auf der Geometrie der
jeweiligen Zelle. Es ist zudem zu beachten, dass die Herleitung der Wahrscheinlichkeit
für den Durchgang durch die Zellmembran nur für eindimensionale Membranen defi-
niert ist. Diese Limitierung kann, wie in Abbildung 3.1 beschrieben, umgangen werden.
Hierfür muss nicht der Abstand zwischen Startpunkt des Teilchen und Schnittpunkt der
Trajektorie mit der Zellmembran berücksichtigt werden, sondern der Abstand zur Tangen-
tialebene, welche am Schnittpunkt konstruiert wird. Voraussetzung für diese Annahme ist
eine kleine Schrittweite, so dass die Krümmung der Geometrie von geringer Bedeutung
ist. Dadurch lassen sich im Vergleich zur Rejection-Methode, falls die Mindestschrittzahl
für die jeweilige Geometrie und Größe der Zellen erfüllt ist, verlässliche Austauschra-
ten simulieren. Die Divergenz der Austauschrate bei der Rejection-Methode lässt sich
vermutlich dadurch erklären, dass Teilchen, welche sich in der Nähe einer Membran auf-
halten und bei denen der nächste Zufallsschritt abgelehnt wurde, weiter an diesem Ort
verbleiben. Durch dieses verlängerte Verharren nahe der Membran wird die Wahrschein-
lichkeit für eine Überquerung unnatürlicherweise erhöht. Interessanterweise ist die Simu-
lation durch die Reflexions-Methode bei gleicher und auch höherer Schrittzahl schneller
als die Rejection-Methode, da hier ständig und vor allem zeitintensiv neue Zufallszahlen
generiert werden müssen.
Die ursprüngliche Version des Monte-Carlo-Simulationstools hat zudem nur die Verwen-
dung von CPU-Berechnungen vorgesehen. Durch den erhöhten Rechenaufwand für kleine
Geometrien auf Grund der notwendigen Schrittzahl wären die hier gezeigten Simulatio-
nen nicht möglich gewesen. Erst durch die Implementierung einer CUDA-basierten Si-
mulationen, welche auch die simultane Verwendung von mehreren GPUs ermöglichten,
sind diese Untersuchungen möglich geworden.
Ohne die Implementierung der Generalisierungsmethode und der darauf basierenden Me-
thode zur Berechnung der Signale in der Gegenwart von Axondispersion, wären die in
Kapitel 4.4.4 gezeigten Simulationen bezüglich der unterschiedlichen Axondispersionen
nicht möglich gewesen. Eine tatsächliche zufällige Verteilung der Zylinder im Raum wä-
re auf Grund der Schnittpunktberechnung äußerst komplex. Entweder hätte daher das
Volumen begrenzt oder zusätzliche Eigenschaften wie Windungen oder Änderungen im
Durchmesser eingebaut werden müssen. Auch in der stark vereinfachten Generalisie-
rungsmethode betrug die Simulationszeit mehrere Wochen, eine direkte Simulation der
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Dispersionsdaten hätte damit vermutlich mit den zur Verfügung stehenden Rechenkapa-
zitäten jede Relation gesprengt. Es muss jedoch berücksichtigt werden, dass die Genera-
lisierung nur für den Fall von identischen intra- und extrazellulären freien Diffusionsko-
effizienten verwendet werden kann.

5.3 Apparent Exchange Rate Imaging

Während die Zellmembranpermeabilität für die Porenbildgebung als Problem wahrge-
nommen werden kann, stellt sie für die Charakterisierung des Zellstatus einen sehr wich-
tigen Faktor dar und hat das Potential, Einblicke in viele Pathologien zu liefern. Zusätzlich
könnte sie auch ein wichtiger Parameter zur Eingrenzung der möglichen Gradientenlän-
gen für die Diffusions-Porenbildgebung und deren Anwendung auf nicht geschlossene
Poren sein. Mit Hilfe der diffusionsgewichteten Bildaufnahme bietet sich die Möglich-
keit diesen Parameter nicht invasiv zu untersuchen [Las+16; Sch+17; Las+11; Nil+13;
Lam+17; Tia+17; SRC20; Søn+14; Bre+20]. Mehrere Publikationen haben bereits die
Anwendbarkeit für in vivo Anwendungen bestätigt. Die Verbindung zwischen der Mem-
branpermeabilität und daraus resultierenden mikrostrukturellen Parameter, wie der Aus-
tauschrate sowie die geometrischen Eigenschaften der Diffusionsrestriktionen, wurden
bereits in [Tia+17] untersucht. In dieser Arbeit wurden diese Untersuchungen um den
Zusammenhang zwischen AXR-Werten und Permeabilität, Geometrien, freie Diffusions-
koeffizienten, Axondispersion, Gradientenrichtungen, T1-Relaxation, Permeabilitätsver-
teilungen und die Verbindung zur echten Austauschrate erweitert. Die Überprüfung der
experimentellen Anwendbarkeit erfolgte dabei mit Hilfe von theoretischen Analysen, so-
wie durch Monte-Carlo-Simulationen.
Bei der Betrachtung der optimalen Signalmittelung für die AXR-Messungen ist, mathe-
matisch gesehen, die geometrische Signalmittelung (Gleichung 4.2) zu bevorzugen, da
sich hier die Gleichung vollständig vereinfachen lässt. Im Vergleich hierzu lässt sich die
Signalgleichung bei der arithmetischen Mittelung (Gleichung 4.3) nur für den Fall von
bf→ 0 vereinfachen, was einen klaren Unterschied zu Gleichung 4.2 darstellt. Dennoch
sind die resultierenden Fit-Ergebnisse für den Fall von rauschfreien Daten identisch. Bei
endlichem SNR resultiert die Verwendung der arithmetischen Signalmittelung dann in
einer reduzierten Standardabweichung. Der Grund hierfür ist der große relative Fehler
der Signale, welche parallel zur angelegten Gradientenrichtung verlaufen. Dieser Fehler
wirkt sich durch die Multiplikation bei der geometrischen Signalmittelung stärker auf das
Gesamtsignal aus als durch die Addition bei der arithmetischen Signalmittelung, wenn
rauschbehaftete Signale betrachtet werden. Im Allgemeinen ist daher die arithmetische
Signalmittelung bei AXR-Messungen zu bevorzugen.
Es ist offensichtlich, dass die AXR-Werte und die zugrundeliegende echte Austauschra-
te, welche auch als inverse mittlere Aufenthaltsdauer definiert ist, nicht identisch sind.
Für sehr hohe und niedrige Packungsdichten konnten zudem für den Verlauf der AXR-
Werte Divergenzen beobachtet werden, welche für die echte Austauschrate nicht auftre-
ten. In tatsächlichen Messungen werden die Divergenzen der AXR-Werte üblicherweise
nur schwer messbar sein, da durch die geringen Signalanteile des kleineren Komparti-
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ments nahezu keine zeitliche Änderung der ADC-Kurven über die Mischzeiten auftreten
wird. Dies führt vor allem unter der Einbeziehung von endlichem SNR zu einer hohen
Varianz der resultierenden Fit-Ergebnisse.
Die ADC-Kurven in Abhängigkeit der Mischzeit tm werden durch die Fits sehr genau
beschrieben, wenn Permeabilitäten betrachtet werden, welche typischerweise bei Zellen
auftreten. Für sehr hohe Permeabilitäten findet innerhalb der Mischzeiten keine Ände-
rung innerhalb der ADC-Kurve mehr statt und damit sind aussagekräftige AXR-Fits nicht
mehr möglich. Durch Reduktion der Länge beider Diffusionswichtungen lässt sich dieses
Verhalten etwas verbessern. Für kleine Packungsdichten und Permeabilitäten treten bei
der 3D-Fcc-Geometrie Abweichungen des AXR-Wertes von bis zu 50% gegenüber dem
theoretisch erwarteten Wert auf. Dennoch bleibt ein nahezu linearer Zusammenhang zwi-
schen den AXR-Werten und der Permeabilität ρ erhalten.
Wie auf Grund der Herleitung des AXR-Wertes in Zellverteilungen vermutet, hängt der
AXR-Wert tatsächlich nur von dem mittleren Oberflächen-zu-Volumen-Verhältnis sowie
der mittleren Permeabilität und der Packungsdichte ab. Daher können die AXR-Werte im
Allgemeinen nicht dazu verwendet werden um entsprechende Verteilungen zu unterschei-
den.
Die AXR-Werte können unabhängig von der Ausprägung der Axondispersion bestimmt
werden, sofern mehr als drei Gradientenrichtungen verwendet werden. Bei Verwendung
von drei Gradientenrichtungen war eine geringfügige Abhängigkeit feststellbar. Daher
scheint es ratsam, bei AXR-Messungen, welche in der weißen Nervensubstanz oder in
anderem anisotropen Gewebe durchgeführt werden, 6 beziehungsweise 30 Gradienten-
richtungen zu verwenden, sofern es die verfügbare Messzeit erlaubt. Für den Fall von
Faserkreuzungen (kleines κ) verschwindet diese Abhängigkeit, da solche Strukturen kei-
nerlei Richtungsabhängigkeit aufweisen. Für zukünftige Untersuchungen könnte es inter-
essant sein, den Effekt von Mikrodispersion [BLN20] zu untersuchen, welcher auf Grund
von Krümmung und Änderungen des Axondurchmessers eventuell einen größeren Ein-
fluss auf den AXR-Wert haben könnte.
Bezüglich der AXR-Simulationen mit künstlich hinzugefügtem Rauschen konnte gezeigt
werden, dass für SNR-Werte von 150-250 eine stabile Bestimmung der AXR-Werte für
einen großen Bereich des relevanten Parameterraums möglich war. Für SNR 75 ist die-
ser verlässliche Bereich auf AXR ≤ 20 s-1 beschränkt, was aber immer noch die bisher
in der Literatur verfügbaren Werte abdeckt [Las+16; Lam+17; Nil+13]. Die Aufnahme
von 10 Mischzeiten tm, zwei b-Werten, 30 Gradientenrichtungen bei TR=2.5 s, resul-
tiert in einer Aufnahmezeit für einen Datensatz von etwa 25 Minuten, was im klinischen
Rahmen bei entsprechendem diagnostischen Wert noch akzeptabel sein könnte. Die Auf-
nahmedauer könnte dabei durch Weglassen der Mischzeiten mit hohem tm noch etwas
reduziert werden. Diese Messungen können bis auf den Fall von ausgeprägter Axon-
dispersion durch Gleichgewichts-ADC-(ADCeq)-Messungen mit bf = 0 und minimalem
tm ersetzt werden. Auf Grund des erhöhten Rauschens bei langen Mischzeiten sollten
die per Gleichgewichtsmessung bestimmten ADCeq-Werte zudem verlässlicher sein. Die
SNR-Bestimmung mit der FEXI-Implementierung hat ein SNR von 75 bei einer Voxel-
größe von 3 x 3 x 5 mm3 an einem 3T (Magnetom Prisma, Siemens Healthineers) erzielt.
Diese Voxelgrößen sind aber für klinische Verhältnisse bereits eher groß, realistische-
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re Voxelgrößen von 2 x 2 x 3 mm3 würden zu einem grob drei- bis vierfach geringe-
rem SNR führen. Daher ist die Verwendung von ROI-basierter Signalmittelung von etwa
15 Voxeln, was in einem SNR von 150 bis 250 resultieren würde, vor dem eigentlichen
Fit notwendig, um ein genügend hohes SNR zu erreichen. Der Nachteil dieser Signal-
mittelung beziehungsweise auch der Verwendung größerer Voxel ist neben allgemeinen
Problemen wie Partialvolumeneffekten zusätzlich die Vergrößerung der Gewebeheteroge-
nität im analysierten Volumen, welche die Durchmesser der Zellen, die Packungsdichten
sowie die Permeabilitäten, und damit auch der AXR-Werte, beinhaltet. Um ein grundsätz-
lich höheres SNR zu erreichen, könnte es daher hilfreich sein, auf Denoising-Methoden
[Aja+08] zurückzugreifen. Die Auswirkung des künstlich hinzugefügten Rauschens ist
für die 3D-Fcc-Geometrie deutlich geringer, da hier alle Richtungen die gleichen Diffu-
sionseinschränkungen aufweisen und es damit nicht zu einem verstärkten Signalabfall in
einer bestimmten Richtung kommt.
Die Untersuchung des Einflusses der Länge des Filter- und Diffusionsblocks hat gezeigt,
dass die Forderung von vernachlässigbarem Austausch während der Wichtungen tatsäch-
lich erfüllt sein muss, um die AXR-Werte verlässlich bestimmen zu können. Dies ist der
Fall, wenn für die Länge des Filterblocks Tf ≤ 2/AXR gilt. Die Länge des Filters könn-
te bei der Betrachtung der weißen Substanz im Gehirn noch einen zusätzlichen Einfluss
haben, da hier Zeitabhängigkeiten der Diffusion beobachtet wurden, welche sich in einer
potentiellen Änderung der intra- und extrazellulären Diffusionskoeffizienten [Lee+20], in
Abhängigkeit der Filter- und Diffusionswichtungslänge, manifestieren könnten. Für typi-
sche AXR-Werte von unter 20 s-1 darf die Länge der Diffusionsblöcke eine Dauer von
100 ms nicht überschreiten, was im Allgemeinen selbst an Systemen mit geringer maxi-
maler Gradientenamplitude aber kein Problem darstellen sollte.
Die Variation der intra- und extrazellulären Diffusionskoeffizienten führte im erwarteten
Bereich der Parameter zu keiner Änderung der AXR-Werte. Um das Signalungleichge-
wicht zwischen den Kompartimenten zu erzeugen, ist nur der Unterschied der effektiven
Diffusionskoeffizienten relevant, welcher für die übliche Annahme von Di ≤ De erhalten
bleibt. Die genauen Werte der freien Diffusionskoeffizienten sind hierbei von untergeord-
neter Bedeutung.
Bezüglich der AXR-Messungen und Simulationen muss zudem beachtet werden, dass
die Signalanteile im Verlauf der Mischzeiten sich auch auf Grund unterschiedlicher T1-
Relaxationszeiten ändern können. Dieser Einfluss kann durch spezielle Sequenzen limi-
tiert werden [Mar+20]. Die Überprüfung dieser T1-Abhängigkeit der unterschiedlichen
Kompartimente hat gezeigt, dass eine signifikante Abhängigkeit zwischen Relaxations-
zeit und AXR-Werten besteht. Diese ist bei der Betrachtung von Daten mit künstlichem
Rauschen aber in der selben Größenordnung wie die Varianz der eigentlichen Messwerte
bei SNR 250. Nichtsdestotrotz könnten T1-Abhängigkeiten in Regionen mit unterschied-
lichen Relaxationszeiten AXR-Messungen maßgeblich beeinflussen. Auch für diese Si-
mulationen tritt eine generelle Unterschätzung des AXR-Werts auf.
Für nahezu alle Parameter, welche eine Relevanz bezüglich humaner MRT-Messungen
haben, konnte eine stabile lineare Abhängigkeit zwischen AXR-Werten und der Mem-
branpermeabilität gezeigt werden, was auch in Übereinstimmung mit [Tia+17] ist. Diese
Aussage gilt für alle hier untersuchten Geometrien, sowie auch für Größen- und Per-
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meabilitätsverteilungen der Zellen. Damit konnte gezeigt werden, dass für den relevanten
Parameterraum bezüglich der Zellgrößen, der Permeabilität, T1-Zeiten und einer Gradien-
tenstärke von 80 mT/m die Näherungen berechtigt sind, welche der AXR-Herleitung zu
Grunde liegen. Gleiches gilt für die Annahme von gaußscher Diffusion, die im Kontext
von Gleichung 2.73 erwähnt wurde, obgleich Kurtosis-Effekte für hohe b-Werte beob-
achtet werden konnten. Es gilt jedoch zu beachten, dass die hier betrachteten Geometrien
sehr vereinfachte Modelle von Zellen oder Axonen darstellen. Im Falle der Axone wurden
Strukturen wie die Myelinscheide oder Krümmung der Axone vollständig vernachläs-
sigt. Weitere Untersuchungen und Simulationen mit realistischeren Modellen [NHV18;
Ber+18; PAZ19] könnten daher für die Zukunft von großem Interesse sein.
Zusätzlich wäre es für tatsächliche Permeabilitätsmessungen von großer Wichtigkeit durch
separate Messungen die Volumenanteile fi und fe zu messen. Hierfür wurden bereits meh-
rere Methoden vorgeschlagen und veröffentlicht [Ass+08; Pan+14; Jia+16]. Diese Mes-
sungen könnten jedoch wiederum durch die Membranpermeabilität beeinflusst werden
[Li+17], was bei physiologisch relevanten Permeabilitäten in einer intrinsischen Unter-
schätzung des intrazellulären Volumenanteils fi resultiert. Das gleiche gilt für dynamisch
kontrastmittelverstärkte Methoden [Bar+15], wodurch es sehr schwierig erscheint, hin-
reichend verlässliche Volumenanteile fi und fe messen zu können. Auch die Verwendung
von histologischen Schnitten als Referenz ist nur bedingt geeignet, da die Volumenanteile
sich während der Präparation im Vergleich zum lebenden Gewebe ändern können. Zusätz-
lich gibt es auch außerhalb des menschlichen Körpers nur wenige Methoden zur Messung
der Permeabilität. Daher ist es schwierig unabhängige Referenzwerte für Permeabilitäten
zu erhalten, welche als Vergleichswerte der magnetresonanzbasierten Messmethoden ver-
wendet werden könnten [Iba+11].
Bezüglich der Anwendbarkeit von AXR-Messungen zur Unterscheidung von Pathologien
im klinischen Kontext gibt es bisher wenige Daten. In einer kleinen Studie von Lampinen
et al. [Lam+17], wurden AXR-Unterschiede mit einem Faktor von 1.5 zwischen Me-
ningiom und Astrozytom beobachtet. In Anbetracht der Simulationsergebnisse erscheint
die Unterscheidung solcher Differenzen möglich, wenngleich beachtet werden muss, dass
diese Aussage nur für hohe SNR-Werte gilt. Im Allgemeinen könnten AXR-Messungen in
Pathologien bei denen sich nur eine Gewebeeigenschaft ändert [Hu+06], einen hilfreichen
Einblick in die Pathophysiologie liefern. In Pathologien, bei denen sich mehrere Parame-
ter im Verlauf ändern [MS07], wie zum Beispiel die Zellgröße, und auf Grund von un-
terschiedlichem osmotischen Druck auch die Membranpermeabilität, kann die scheinbare
Austauschrate hingegen lediglich als phänomenologischer Parameter betrachtet werden,
welcher durch unterschiedliche mikrostrukturelle Änderungen beeinflusst wird. Während
diese Einflüsse nicht ohne weiteres getrennt werden können, könnten die AXR-Werte
trotzdem relevante Informationen bezüglich des Zellstatus beziehungsweise pathologi-
schen Hinweise zusammenfassen.
Eine Ausnahme zu diesen Einschränkungen stellen die Messungen bezüglich der Hefezel-
len dar. Hier kann die Größe der Hefezellen mit Hilfe von Lichtmikroskopie ausgewertet
werden und die Packungsdichte lässt sich zumindest grob über das Gewichtsverhältnis
zwischen verwendeter Hefe und Wasser regulieren und durch Zählung der Hefezellen in
einem bestimmten Flüssigkeitsvolumen verifizieren. Für die Simulationen tritt erneut ei-
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ne deutliche systematische Unterschätzung des AXR-Werts auf. Eine grobe Einordnung
der Messwerte auf eine Permeabilität zwischen ρ = 0.003 µm/ms und ρ = 0.005 µm/ms
scheint realistisch zu sein. Während der verwendete Probenkopf (TBI- oder TXO-Probe)
keine Auswirkung auf die AXR-Werte hat, tritt ein deutlich unterschiedlicher ADC-Wert
auf. Der Grund hierfür ist nicht klar. Prinzipiell wäre es möglich, dass es durch Randeffek-
te an den Seiten des NMR-Röhrchens zu diesem Effekt kommt, allerdings zeigt sich die
Diskrepanz, wenn auch in reduzierter Form, auch wenn dieselben 5 mm Röhrchen in der
TXO-Probe verwendet werden. Als mögliche Ursache könnte auch Konvektion innerhalb
der Probe in Frage kommen, da für TBI- und TXO-Probe ein unterschiedliches Heiz-
system verwendet wird. Bei der Bestimmung von ADC-Werten von H2O und D2O trat
dieser Unterschied jedoch nicht auf und steht daher vermutlich in Verbindung zur Hefe.
Da die Messungen an unterschiedlichen Tagen mit unterschiedlicher Hefe durchgeführt
wurden, kann eine grundsätzliche Änderung in der Struktur der Hefe beziehungsweise in
den beigemischten Substanzen ebenfalls nicht ausgeschlossen werden.
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Unsere größte Schwäche liegt im Aufgeben.
Der sichere Weg zum Erfolg ist immer,

es doch noch einmal zu versuchen.

Thomas A. Edison

Die diffusionsgewichtete Magnetresonanztomographie ermöglicht einzigartige Einblicke
in die zelluläre Struktur von biologischen Geweben. Insbesondere können durch das in-
direkte Abtasten der Zellmembranen mittels der diffundierenden Wassermoleküle Infor-
mationen über die Membranstruktur gewonnen werden. Während in der klinischen Praxis
meist nur der scheinbare Diffusionskoeffizient ADC bestimmt wird, welcher nur indirekt
mit den Diffusionshindernissen verbunden ist, wurden in dieser Arbeit zwei Techniken
untersucht, welche eine direkte Analyse von Poren oder Zellen ermöglichen, die mit ei-
nem MR-sichtbaren diffundierenden Medium gefüllt sind.

Die im Rahmen dieser Arbeit erfolgreich auf einem 14.1 T-Spektrometer implementierte
Diffusions-Porenbildgebung ermöglicht prinzipiell die direkte Bestimmung von Form und
Größe von Poren und könnte letztlich die nicht-invasive Bestimmung von histologieähn-
lichen Parametern wie Zellgrößenverteilungen ermöglichen. Diese Technik beruht aber
zunächst auf der Annahme, dass die Poren von impermeablen Membranen umhüllt sind.
Diese Annahme ist jedoch nur sehr eingeschränkt für biologische Zellen gültig. Während
sich dieser Effekt für die Porenbildgebung als eher störend erweist, gestattet die Anwen-
dung spezieller Sequenztechniken die direkte Untersuchung von Austauscheffekten, wel-
che ebenfalls aus pathophysiologischer Sicht von großem Interesse sind. Daher wurde als
zweite Technik die direkte Messung von Austauschraten zwischen dem intra- und dem
extrazellulären Raum mittels doppelt-diffusionsgewichteter Sequenzen, das sogenannte
Apparent Exchange Rate Mapping, auf dem NMR-Spektrometer implementiert und hin-
sichtlich der Anwendbarkeit unter realistischen Bedingungen und der Übereinstimmung
mit der analytischen Modellierung untersucht. Ebenso wurde besonderes Augenmerk auf
den Einfluss der Membranpermeabilität auf die Ergebnisse der Porenbildgebung gelegt.
Informationen über die Zellmembranpermeabilität sind überdies von hohem Interesse,
um eventuelle Abweichungen der gemessenen Porenfunktion begründen und verstehen
zu können.
Die erfolgreiche Demonstration der Porenbildgebung an Glaskapillarenphantomen konn-
te im Falle eines geringen Einflusses von Suszeptibilitätseffekten im Gegensatz zu Vorar-
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beiten mit einer einfachen Refokussierung ohne CPMG-artigen Echozug erfolgen. Ferner
konnte die Porenbildgebung erstmals unter Verwendung ultrahoher Gradienten demons-
triert werden, welche durch eine spezielle Diffusion-Probe mit einer maximalen Ampli-
tude von 18 T/m generiert wurden.
Ein bisher nicht beachteter Aspekt der Porenbildgebung ist die Präsenz von extrazel-
lulärem Wasser in biologischen Systemen. Hier konnten zwei Lösungsansätze entwi-
ckelt werden: Ein Extrapolationsansatz sowie die Messung mit einer CPMG-Lang-Kurz-
Implementierung mit zusätzlichen speziellen Filtergradienten zur Unterdrückung des ex-
traporalen Signals. Während die Verwendung des Extrapolationsansatzes durch die Wahl
der verwendeten q-Werte zur Extrapolation und der nicht vollständig erfüllten gaußschen
Phasennäherung zu leichten, wenn auch vernachlässigbaren Abweichungen führt, kann
mit der Filter-Implementierung eine direkte Messung des Poren-Signals ohne Abwei-
chungen erfolgen. Dieser Filteransatz wird in der Praxis bei weniger wohldefinierten
Systemen als den hier verwendeten synthetischen Objekten vielversprechender sein, da
dieses Verfahren auf weniger Zusatzannahmen beruht und nicht die richtige, auch von
der Geometrie abhängige Definition der zur Extrapolation verwendeten Messpunkte be-
nötigt.
Die ersten Porenbildgebungs-Messungen mit polymerisierten Hohlkugeln von wenigen
Mikrometern Durchmesser zeigen zudem, dass die Aufnahme von Porensignalen von Ob-
jekten mit der Ausdehnung von tatsächlichen Zellen in der Gegenwart von umgebender
Flüssigkeit möglich ist. Für zukünftige Phantom-Experimente wäre es überdies von Inter-
esse, polymerisierte Hohlkugeln mit definierten Löchern herzustellen. Dies kann mit der
prinzipiell gleichen Methode erreicht werden. Die so hergestellten Phantome hätten eine
definierte Austauschrate und könnten sowohl für Messungen bezüglich der Auswirkung
der Permeabilität auf die Porenfunktion als auch für AXR-Messungen verwendet werden.
Als weitere Phantome kommen zudem durch Nano-3D-Druck hergestellte Strukturen in
Frage. Hiermit wäre es auch möglich, den Einfluss von Größen- oder Formverteilungen
zu messen [Wol+20]. Der nächste Schritt stellt dann die Übertragung dieser anhand von
künstlichen Systemen entwickelten Ansätze auf Zellkulturen und Gewebeproben dar. Zur
Übertragung in die präklinische Forschung, etwa an Tumormodellen, ist die Implementie-
rung von Poren-Bildgebungssequenzen am 9.4 T-Bruker (Bruker Biospec, Ettlingen, Ger-
many) Kleintierscanner geplant. Perspektivisch sind Humananwendungen unter Verwen-
dung von lokalen Gradientenspulen mit ultrahoher Amplitude ebenso denkbar. In diesem
Zusammenhang stellt insbesondere eine kürzlich entwickelte lokale Brustgradientenspule
einen vielversprechenden Ansatz dar, für die in der Endausbaustufe eine Gradientenam-
plitude Gmax = 1.5 T/m vorgesehen ist [Lit+20]. Hierbei werden auf Grund von mög-
licher peripherer Nervenstimulation (PNS), sowie durch die Einbringung von Energie in
den Körper durch die 180°-Pulse, möglicherweise abgewandelte Implementierungen des
Lang-Kurz-Gradientenschemas notwendig sein.

Da die Verknüpfung des Apparent Exchange Rate Mapping mit grundlegenden Gewe-
beparametern sowie die Gültigkeit der Approximationen, welche bei der theoretischen
Herleitung der für AXR-Messungen verwendeten Gleichungen bisher nicht genauer un-
tersucht wurden, stellt dies den zweiten Themenkomplex dieser Arbeit dar. Für diese
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Analyse, ebenso wie zur Simulation aller hier gezeigten Referenzwerte der Porenbild-
gebung, wurde ein umfassendes Monte-Carlo-Simulations-Tool entwickelt, welches über
sehr umfassende Möglichkeiten zur Simulation von Diffusions-Experimenten mit und oh-
ne Austauschprozessen verfügt. Insbesondere zeigte sich, dass für korrekte Simulationen
in Gegenwart von Membranpermeabilitäten die Realisierung der Simulation mit elasti-
schen Reflexionsprozessen von hoher Bedeutung ist. Ebenfalls notwendig ist eine sehr
hohe Signalqualität, da für eine exakte Berechnung der Austauschraten, abhängig von den
jeweiligen Geometrieparametern, außerordentlich kleine Änderungen des ADC ermittelt
werden müssen. Der hieraus resultierende Rechenaufwand, vor allem bei Simulation pra-
xisnaher Geometrien, wie dem 3D-Axon-Modell mit Orientierungsdispersion, erforderte
die Realisierung unter Verwendung von GPU-Beschleunigung.

Die Untersuchungen der Apparent Exchange Rate zeigten für alle typischen Messpara-
meter an einem klinischen MR-System sowie für die in biologischem Gewebe erwarteten
Zellgrößen und Permeabilitäten eine relativ gute Übereinstimmung der Messwerte mit
den theoretischen Erwartungen und damit eine praktische Anwendbarkeit. Als Einschrän-
kung hierzu gilt lediglich ein genügend hohes SNR, welches abhängig von der zugrun-
deliegenden Geometrie nach Möglichkeit größer als 150 sein sollte. Während sich eine
Auswertung auf Einzelvoxel-Basis schwierig gestaltet, ist dies bei Mittelung über seg-
mentierte Regionen erreichbar. Für sehr niedrige Austauschraten und kleine Packungs-
dichten trat bei den Simulationen eine systematische Unterschätzung der AXR-Werte
auf. Bei Betrachtung des AXR sollte stets berücksichtigt werden, dass der AXR-Wert
nicht nur von der durchschnittlichen Membranpermeabilität, sondern hauptsächlich auch
von der zugrundeliegenden Geometrie der Diffusionseinschränkungen, dem durchschnitt-
lichen Oberflächen-zu-Volumen-Verhältnis, der Packungsdichte, sowie der Verteilung der
Kompartimente abhängt. Somit ist der AXR-Wert ein summarischer Parameter, der unter
Umständen neben Permeabilitätsänderungen auch durch weitere bei Pathologien auftre-
tende Änderungen der Gewebestruktur beeinflusst wird.

Insgesamt konnte die Diffusions-Porenbildgebung unter Verwendung ultrahoher Gradi-
enten einen entscheidenden Schritt näher an die Anwendung auf biologische Gewebe ge-
bracht werden. Ebenso konnte das Anwendungspotential der Untersuchung von Zellmem-
branpermeabilitäten mittels doppel-diffusionsgewichteter Messungen genauer bewertet
werden.
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A Anhang

A.1 AXR-Gradientenrichtungen

Normalisierte Gradientenrichtungen, welche für die Berechnung der Signalwerte bei den
AXR-Simulationen verwendet wurden.

Gx = 0.08 [T/m] · Gy = 0.08 [T/m] · Gz = 0.08 [T/m] ·

1 0 0

0 1 0

0 0 1

Tabelle A.1: 3 Gradientenrichtungen

Gx = 0.08 [T/m] · Gy = 0.08 [T/m] · Gz = 0.08 [T/m] ·

0.7071 0 -0.7071

-0.7071 0 -0.7071

0 -0.7071 -0.7071

0 -0.7071 0.7071

0.7071 -0.7071 0

-0.7071 -0.7071 0

Tabelle A.2: 6 Gradientenrichtungen
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Gx = 0.08 [T/m] · Gy = 0.08 [T/m] · Gz = 0.08 [T/m] ·

-0.2040 -0.5160 -0.8320

0.1980 -0.5150 -0.8340

0.4010 -0.1710 -0.9000

-0.4030 -0.7280 -0.5540

-0.2020 -0.9400 -0.2740

-0.8550 -0.5150 -0.0620

-0.7320 -0.5150 -0.4460

-0.4060 -0.1710 -0.8980

-0.7320 -0.1720 -0.6590

-0.6510 -0.7270 0.2160

-0.3230 -0.9400 0.1080

-0.3240 -0.5150 0.7940

-0.6510 -0.5150 0.5570

-0.9790 -0.1730 0.1120

-0.8530 -0.1710 0.4930

0 -0.7270 0.6870

0.0040 -0.9390 0.3430

0.6530 -0.5150 0.5550

0.3310 -0.5150 0.7910

0.1970 0.1710 -0.9650

0.2040 -0.1710 0.9640

0.6540 -0.7270 0.2100

0.3260 -0.9400 0.1030

0.2020 -0.9390 -0.2790

0.4030 -0.7280 -0.5540

0.7310 -0.1720 -0.6610

0.7300 -0.5150 -0.4480

0.8540 -0.5150 -0.0670

0.8570 -0.1710 0.4870

0.9800 -0.1720 0.1030

Tabelle A.3: 30 Gradientenrichtungen
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A.2 AXR-Messparameter

A.2 AXR-Messparameter

T [K] 280

GFilter [mT/m] 268

δFilter [ms] 7.3

∆Filter [ms] 9.7

bFilter [s/mm2] 1989

GKodierung,max [mT/m] 168

δKodierung [ms] 7.8

∆Kodierung [ms] 10.2

bKodierung [s/mm2] 37.1, 83.5, 231.9, 454.5, 927.5

GChooser [mT/m] 48

δChooser [ms] 1.3

GSpoiler [mT/m] 68

δSpoiler [ms] 5.3

tm [ms] Blub

Tabelle A.4: AXR-Messparamter der Hefe-Messungen am Spektrometer.
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