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Quantitative Analyse der Lungenperfusion mittels kontrastmittel-unterstiitzter
dynamischer Magnetresonanztomographie

Mit der kontrastmittelunterstiitzten dynamischen Magnetresonanztomographie kann die regio-
nale Lungenperfusion mit 7;-gewichteten Pulssequenzen nicht-invasiv bestimmt werden. Aus der
ersten Passage eines Kontrastmittelbolus durch das Lungenparenchym lésst sich auf Basis der
Indikator-Verdiinnungs-Theorie der regionale pulmonale Blutfluss rPBF, das regionale pulmo-
nale Blutvolumen rPBV und die regionale mittlere Transitzeit rMTT berechnen. Im Rahmen
dieser Arbeit wurde die Tikhonov-Regularisierungsmethode mit einer modifizierten Variante
des L-Kurven-Kriteriums MLCC und dem Residual-Funktions-Modell RFM zur bildpunktwei-
sen Quantifizierung der Lungenperfusion verwendet. Beide Methoden wurden mit der Stan-
dardmethode der abgeschnittenen Singuldrwertzerlegung tSVD anhand von Simulationen, und
Probanden- und Patientendatensétze verglichen. Die tSVD liefert die prizisesten Ergebnisse fiir
rPBF, rMTT und rPBV, z.B. war die Standardabweichung der rPBF bei typischen Lungenpa-
rametern (rPBF=90 #(I]Oml’ SNR=20, rMTT=3 s) um 37% bzw. 48% kleiner als bei MLCC
und RFM. Da bei der tSVD im Gegensatz zur Tikhonovregularisierung keine Adaption an das
SNR erfolgt, sind die Losungskurven oft {iber- oder unterregularisiert. Zudem weichen sie stér-
ker von der wahren Kurve ab, die quadratische Differenz zwischen vorgegebener und berechneter
Kurve ist bei obigen Standardparametern um bis zu 42% grofler. Die MLCC Methode war in
den Simulationen bei einem SNR, < 30 beziiglich der ermittelten rPBF Werte préziser als REM.
Mit allen betrachteten Methoden konnte eine deutliche Abgrenzung von gesunden und patholo-
gischen Lungenregionen auf den berechneten Paramaterkarten festgestellt werden. Insbesondere
bei den Patientendatensétzen lieferte die Tikhonovregularisierung die detailreichsten Karten. Im
Gegensatz zu MLCC gab es bei RFM keine einzelnen fehlerhafte Voxel mit sehr hohen rPBF

Werten von iiber 300 #l()ml in Regionen mit ansonsten niedrigen rPBF Werten kleiner als 20

0
#&]ml. Der Giiltigkeitsbereich des linearen Zusammenhanges zwischen MR-Signal und KM-

Konzentration (z. B. Magnevist®) wurde untersucht und war bei einer in der klinischen Routine

verwendeten TWIST-Pulssequenz bis zu einer KM-Konzentration von 1 ””l’wl giiltig. In Simula-

tionen fiihrte eine Unterschitzung der KM-Konzentration in der Pulmonalarterie bei 2 %"l zZu
einer Uberschiitzung von rPBF um 20%, rPBV um 30% und rMTT um 10% des vorgegebenen

Wertes.




Quantitative analysis of the lung perfusion using dynamic contrast-enhanced magnetic
resonance imaging

Contrast-enhanced dynamic magnetic resonance imaging allows the non-invasive determination
of regional pulmonary perfusion with T;-weighted imaging sequences. The regional pulmonary
blood flow rPBF, regional pulmonary blood volume rPBV and regional mean transit time rMTT
are quantified based on the first pass of a contrast agent bolus through the lung parenchyma and
the indicator dilution theory. In this work the Tikhonov-regularization method was used with a
modified version of the L-curve-criterion MLCC and with the residue function model RFM in
order to quantify the lung perfusion for each image voxels. Both methods were compared to the
standard method truncated singular value decomposition tSVD using simulated and real data
sets of healthy volunteers and patients. tSVD yields the most precise results for rPBF, tMTT
and rPBV. For instance, the standard deviation of rPBF was about 37% and 48% smaller than
that of MLCC and RFM for typical lung perfusion parameters (rPBF=90 #(I)Oml? SNR=20,
rMTT=3 s). In contrast Tikhonov regularization, the tSVD solution curves are often over- or
underregularized. Moreover, they deviate stronger from their true curve up to 42%. Concerning
the determined rPBF values, MLCC was more precise than RFM in the simulations at SNR <
30. A clear delineation of normal and pathological lung tissue was possible using all considered
methods on the calculated parameter maps. Especially for patient data sets, the Tikhonov regu-
larization yielded the most detailed parameter maps. In contrast to MLCC, RFM did not yield
erroneous single voxels with very high rPBF values above 300 #(l)()ml in regions of low rPBF
values smaller than 20 #(Z)Oml' The range of validity of the linear relation between MR-Signal
and contrast agent concentration (e. g. Magnevist®) was investigated. For a TWIST-sequence
with typical parameters used in clinical routine, the linear range is present up to a contrast agent
concentration of 1 %"l In the simulations, a CA-concentration in the pulmonary artery of 2
%‘Jl leads to an overestimating of rPBF by about 20%, of rPBV by about 30% and of rMTT

by about 10% of their true value.
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Einleitung

Neben der Ventilation der Lunge ist die Durchblutung (Perfusion) eine entscheidende Voraus-
setzung fiir einen effektiven Gasaustausch und somit ein essenzieller Bestandteil der Lungen-
funktion. Der Vorteil moderner Bildgebungsverfahren im Vergleich zu anderen diagnostischen
Werkzeugen, wie z. B. der Spirometrie, ist die Moglichkeit regionale Information iiber die Lunge
und ihre Funktion zu erhalten. Dariiberhinaus kann bei FEinsatz dieser Techniken neben der rein
anatomischen Darstellung der Lunge auch eine Untersuchung der Lungenfunktion stattfinden.

Die Diagnose verschiedener Lungenpathologien unter Verwendung von Bildgebungsverfahren ist
ein wichtiges Ziel der Pulmologie. Bei Lungengeféflerkrankungen, wie z. B. der Pulmonalembolie
[Ley07], wird die regionale Perfusion aufgrund eines verringerten Blutflussess in den Lungen-
arterien reduziert. Neben Lungengefidflerkrankungen werden Perfusionsveréinderungen auch bei
den Erkrankungen der Atemwege und des Lungenparenchyms [Pud07], wie bei der chronischen
destruktiven Lungenerkrankung (COPD), diagnostiziert. Bei den Patienten mit COPD koénnen
Perfuionsdefizite oder -ausfille in eingeschrankt bzw. nicht-ventilierten Lungenregionen beob-
achtet werden. Die Bestimmung der Lungenperfusion ist daher fiir verschiedene Lungenerkran-
kungen von diagnostischer und therapeutischer Relevanz.

Neben den Bildgebungsverfahren wie Szintigraphie mit Technetium-markierten Makroalbumin-
partikeln (*Tc-MAA) [Kon72] , Single-Photon-Emission Computer Tomographie (SPECT)
[Bie82], Positron-Emision-Tomographie (PET) mit Hy'?O [Sch95] und Zwei-Energien Computer
Tomographie (DECT)! [Thi08] hat sich die Magnetresonanztomographie (MRT) [Hat96] in den
letzten Jahren als diagnostisches Bildgebungsverfahren stark verbreitet. Thre wichtigsten Vor-
teile im Vergleich zu den anderen Bildgebungsverfahren sind der hohe Weichteilkontrast und
die Vemeidung ionisierender Strahlung. Die MRT bietet neben der morphologischen Darstellung
die Moglichkeit, physiologische Prozesse nicht-invasiv zu untersuchen. Eine Anwendung, die in
der medizinischen Diagnostik von groBer Bedeutung ist, ist die Perfusionsbildgebung (PWI)?,
mit deren Hilfe Aufschluss iiber die Mikrozirkulation des zu untersuchenden Gewebes gewonnen
wird [Le 95].

Ebenso wie die morphologische Lungenbildgebung ist die MRT der Lungenperfusion durch die
ungiinstigen physikalischen Figenschaften der Lunge, wie die niedrige Protonendichte und die ho-
he magnetische Suszeptibilitéit des Lungenparenchyms, in ihrer Signalausbeute limitiert [Kau99].
Ferner erfordert die kurze arterio-venose Transitzeit der Lunge und die hohe Anfilligkeit fiir Ate-
martefakte eine schnelle Bildakquisition [Sch98]. Moderne klinische MR-Tomographen ermogli-
chen zwar die Akquisition von Bildern innerhalb von Bruchteilen einer Sekunde, kénnen dann
aber keine ausreichende rdumliche Auflésung bieten, die in der Lage wire, die interessierenden
KapillargefiBe (Durchmesser: 4-8um ) mit einem Blutfluss von 1 ™™ [Mar10] aufzulosen. Eine
Moglichkeit diese Limitationen zu umgehen, ist die Verwendung von exogenen Kontrastmitteln,

tengl.: Dual Energy Computer Tomographie: DECT
2engl.: pulmonary weighted imaging



2 Einleitung

die eine indirekte Darstellung der hdmodynamischen Verhéltnisse in den kleinsten Blutgefifien
bieten. Solche Kontrastmittel (KM) folgen der Kinetik des Blutes und sind aufgrund ihrer phy-
sikalischen Eigenschaften mit der MRT detektierbar.

Eine weitere MRT-Methode fiir die Bildgebung der Lungenperfusion ist die sogenannte arterielle
Spinmarkierungsmethode (ASL)? [Det92]. Bei dieser Methode werden korpereigene Wasserpro-
tonen im Blut der Lungenarterien mit speziellen Radiofrequenzpulsen als endogenes Kontrast-
mittel fiir die Bestimmung der Lungenperfusion markiert und anschlieBend mit einer Messung
der perfundierten Lunge sichtbar gemacht [Mai99]. Ein Vorteil der ASL gegeniiber der kon-
trastmittelverstiarkten Darstellung der Lungenperfusion besteht darin, dass auch Patienten mit
Kontraindikationen gegen gadoliumhaltige Kontrastmittel (wie z. B. schwer eingeschréinkte Nie-
renfunktion [Gro06]) untersucht werden konnen. Zudem kénnen Messungen in kurzen zeitlichen
Absténden wiederholt werden, um beispielsweise unmittelbare Therapieeffekte zu verfolgen. Da
die Signalausbeute der ASL gegeniiber der kontrastverstirkten MR-Perfusion allerdings deut-
lich geringer [Kei02] und die Methode in der Regel nicht als kommerzielle Messsequenztechnik
auf den MR-Tomographen verfiigbar ist, ist die praktische Bedeutung der ASL begrenzt. In kli-
nischen Studien werden daher exogene MR-spezifische Kontrastmittel verwendet, die aufgrund
ihrer physikalischen Eigenschaften zu deutlichen Signalénderungen in ihrer Umgebung fiithren.

Unter der Annahme, dass sich das Kontrastmittel wie das umgebende Blut verhélt, kénnen
die regionalen pulmonalen Perfusionsparameter (rPBF%, rPBV®, rMTT%) mit Hilfe der ma-
thematischen und physiologischen Modelle bestimmt werden. Ein physiologisches Modell zur
Quantifizierung der Perfusionsparameter ist die Indikator-Verdiinnungs-Theorie (IVT), deren
Grundlagen bereits 1894 von Stewart [Ste94] entwickelt wurden. Bei der IVT wird das zu unter-
suchende Messvolumen, wie z. B. die Lunge, als eine ,,Black Box* mit einem arteriellen Eingang
und einem Ausgang im Lungenparenchym betrachtet. Eine Anforderung fiir die Giiltigkeit der
IVT-Theorie ist das Verbleiben des Indikators bzw. des Kontrastmittels im Blutgefaf.

Mittels ,,Bolus-Tracking“-Methoden, wie z. B. die Dynamik der T;-Relaxationszeit wird die erste
Passage des Kontrastmittelsbolus erfasst. Unter der Annahme, dass innerhalb eines Voxels ein li-
nearer Zusammenhang zwischen dem MR-Signal und der KM-Konzentration besteht, kénnen die
gemessenen Signal-Zeit-Verldufe in KM-Konzentration-Zeit-Verlaufe umgerechnet werden. Die
Bestimmung der pulmonalen Perfusionsparameter erfordert nach der IVT-Theorie die Entfaltung
der KM-Konzentration-Zeit-Kurve Carr ()7 in der Pulmonalarterie mit der KM-Konzentration-
Zeit-Kurve Cgewebe(t) im Lungenparenchym.

Bei der Entfaltung handelt es sich um ein inverses Problem, das im mathematischen Sinne
schlecht-gestellt ist. Dies bedeutet, dass sich infinitesimale Anderungen (Rauschen) in Cayr(t)
und Cgewebe(t) zu grofien Anderungen und Instabilitiit in der Losungsfunktion der Entfaltung
fithren. Als Standardmethode fiir die Regularisierung der Losungsfunktion, d. h. die Unter-
driickung des Rauscheinflusses, wurde bisher die abgeschnittene Singulirwertzerlegung tSVD?®

Sengl.: Arterial Spin Labeling

4rPBF: Der regionale pulmonale Blutfluss

5rPBV: Das regionale pulmonale Blutvolumen
5'MTT: Die regionale mittlere Transitzeit

Tengl.: arterial input function: AIF

8engl.: truncated singular value decompisition: tSVD
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[Ds96b] verwendet. Die Regularisierung wird bei dieser Methode mit Hilfe eines fixen Schwellen-
wertes durchgefiihrt. Hierbei werden die hochfrequenten Rauschanteile in der Losungsfunktion
auf Null gesetzt. Bei der tSVD-Methode héngt der Schwellenwert nur von einem bestimmten
Wert des Signal-zu-Rausch-Verhiltnisses (SNR) in der Pulmonalarterie ab. Dies stellt die tSVD-
Methode als eine nicht geeignete Regularisierungsmethode fiir die bildpunktweise Analyse des
Lungenparenchyms besonders im Falle der Pathologien dar.

Das erste Ziel dieser Arbeit war deshalb die Optimierung zweier Methoden des Residuen-
Funktions-Modells REM [Fie07] und des L-Kurven-Kriteriums [Han93] in Kombination mit der
Tikhonov-Regularisierungsmethode T-Reg fiir die Anwendung auf MRT-Datensétze der Lunge.
Anschlielend wurden diese Methoden anhand von simulierten und realen MRT-Datensétzen der
Lunge mit tSVD verglichen.

Bei der Umrechnung der mittels MRT gemessenen Signal-Zeit-Kurve in die Konzentration-Zeit-
Kurve wird meist ein linearer Zusammenhang angenommen. Das zweite Ziel dieser Arbeit war
deshalb den Giiltigkeitsbereich dieser Annahme zu untersuchen und die auftretenden Fehler ab-
zuschétzen.

Im ersten und zweiten Teil dieser Arbeit werden die Grundlagen der magnetischen Kernspinre-
sonanz und ihre Anwendungen als bildgebendes Verfahren vorgestellt. Die Mikrozirkulation und
die physiologischen Grundlagen der Lunge werden im dritten Teil beschrieben. Im vierten Kapi-
tel wird zunéchst auf die wichtigsten Eigenschaften des verwendeten Kontrastmittels Gd-DTPA
eingegangen. Darauffolgend werden die Entfaltungsalgorithmen sowie Simulationsrechnungen
beschrieben. Der fiinfte Teil zeigt die Validierung dieser Entfaltungsalgorithmen anhand von
simulierten und realen MRT-Datenséitzen der Lunge sowie die Ergebnisse der Abschiatzung des
auftretenden Fehlers bei der Bestimmung der pulmonalen Perfusionsparameter aufgrund der
Nicht-Linearitdt in der Pulmonalarterie. Eine Diskussion der Ergebnisse schliefit diese Arbeit
ab.






1 Physikalische Grundlagen der
Kernspinresonanz

Die magnetische Kernspinresonanz! wurde erstmals 1946 von E. M. Purcell [Pur46] und F.
Bloch [Blo46] nachgewiesen. Dabei erlangte anfangs besonders die Methode der magnetischen
Kernresonanz-Spektroskopie fiir die Analyse chemischer Verbindungen und fiir Fragestellungen
aus der Festkorperphysik eine besondere Bedeutung.

Im Jahr 1973 wurde von Lauterbur [Lau73] erstmals ein Bildgebungsverfahren vorgestellt, das
auf magnetischen Gradientenfeldern zur Ortskodierung beruhte. Fiir die medizinische Anwen-
dung mussten zuniichst starke (meist supraleitende), homogene Magnete, die in ihrem Inneren
geniigend Platz fiir einen Menschen boten, sowie die zugehotrige Hochfrequenzelektronik ent-
wickelt werden. Fiir die Bildverarbeitung waren zudem schnelle und leistungsfihige Computer
notig.

Seit den 80er-Jahren hat sich die Magnetresonanztomographie (MRT) zu einem Standardver-
fahren in der klinischen Diagnostik entwickelt. Fiir die klinische Bildgebung wird dabei fast
ausschliefilich das Kernresonanzsignal der Wasserstoffatomkerne (1H: Protonen) genutzt, um
deren raumliche Verteilung nicht-invasiv im zu untersuchendem Objekt zu ermitteln. Die Griin-
de dafiir sind im Wesentlichen die grole Hiufigkeit im menschlichen Korper, sowie das grofite
gyromagnetische Verhéltnis unter allen stabilen Atomkernen, wodurch eine héchstmégliche Sen-
sitivitit erreicht wird. Einige weitere fiir die MRT relevante Kerne sind '9F, 23Na und 3'P. Im
Prinzip kénnen alle Atomkerne mit nicht verschwindendem Kernspin verwendet werden. Kerne
mit Spin > % sind nur weniger geeignet, da ihre Relaxationszeiten hiufig zu klein sind.

In diesem Kapitel werden die physikalischen Grundlagen der Kernspinresonanz beschrieben,
die zum Versténdnis der Kernresonanz-Bildgebung nétig sind. Detaillierte Darstellungen fiir die
Quantenmechanik finden sich in Standardwerken, wie z.B. Cohen-Tannoudji et al. [Coh99] und
eine ausfiihrliche Behandlung der Theorie der NMR ist in den Biichern von Abragam [Abr89]
und Slichter [Sli89] zu finden.

1.1 Kernspin und magnetisches Moment

Der Gesamtdrehimpuls eines Atomkerns oder der Kernspin I= (I, Iy, I.) ist bestimmt durch
seinen Bahndrehimpuls L und seinen Figenspin S. Durch vektorielle Addition ergibt sich der
Kernspin zu

I=L+8S.

lengl.: Nuclear Magnetic Resonance: NMR
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Atome mit ungerader Anzahl von Nukleonen? besitzen einen nicht verschwindenden Kerndre-
himpuls oder Kernspin®. Der Betrag dieses Kernspins || kann nur quantisierte (diskrete) Werte
in Einheiten des Planckschen Wirkungsquantums /# = 1,05-1073*Js annehmen:

\I| = h/I(I + 1).

Dabei ist I die Spinquantenzahl, die auf halb- oder ganzzahlige Werte beschréinkt ist:

1 3

I=0,-,1,5,..
727 727

Der in der MRT am h#ufigsten verwendete Atomkern, der Wasserstoftkern, besitzt eine Spin-
quantenzahl von [ :%. So nimmt die Gesamtkomponente des Kernspins dabei einen positiven

Wert von \f] = %h\/g an. Die MRT untersucht das Verhalten des Kernspins in Magnetfeldern.
Meist wird der Kernspin in einem Koordinatensystem betrachtet, in dem das &uflere statische
Magnetfeld By=(0, 0, By), o. B. d. A. in z-Richtung zeigen soll.

Quantenmechanisch wird der Kernspin als Operator I bezeichnet und fiir die Komponenten
I; (i=x, y, z) und I? gelten folgenden Bedingungen:

;. 1) = iepchIi (1.1)
I, I?] = 0. (1.2)
Dabei bezeichnet ;5 den vollsténdigen Einheitstensor:

1 fiir ijk = 123 und seine zyklischen Permutationen 231 und 321,
—1 fiir ijk = 321 und seine zyklischen Permutationen 213 und 132,

0 fiir alle anderen Indexkombinationen, in denen eine Ziffer
mindestens zweimal vorkommt.

Da in der MRT die Quantisierungsachse meist mit der Richtung des Hauptfeldes By, der z-Achse,
gleichgesetzt wird, konnen nur die beiden Operatoren 12 und I, gemifl der Kernspinoperator-
Algebra kommutieren. Demzufolge besitzen sie ein gemeinsames System von Eigenvektoren, die
durch die folgenden Eigenwertgleichungen charakterisiert sind:

2|1, m;) = R2I(I 4+ 1)|I,m;) (1.3)
L|I,mr) = m.h|I, my) (1.4)

Die Komponente I, ist nur von der magnetischen Quantenzahl m; abhéngig, die die Werte
my=—I,—1T+1,...,.1—1,1.

annehmen kann. Zu einem bestimmten I des Systems existieren insgesamt 27/+1 diskrete my
zwischen -1 und I. Bislang sind Kerne mit einer Kernspinquantenzahl bis zu I = 1—25 bekannt.

2Ungefihr zwei Drittel aller stabilen Kerne besitzen eine ungerade Anzahl von Nukleonen.

3Der Gesamtspin eines Atomkerns setzt sich aus den Spins der Nukleonen (Protonen und Neutronen) zusamm-
men. Dabei stellen sich die Spins der Nukleonen antiparallel zueinander ein und heben sich gegenseitig auf.
Kerne mit gerader Nukleonenzahl besitzen somit im Grundzustand keinen Kernspin.
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In Tab. 1.1 sind einige fiir die In-vivo-MRT interessante Isotope mit ihren Werten von I, v und
der natiirlichen Haufigkeit angegeben.

Tabelle 1.1: Eigenschaften einiger in der In-vivo-MRT verwendeten Isotope. Die relative Empfindlichkeit be-
schreibt die zu erwartende Signalstédrke im menschlichen Korper im Verhéltnis zum Wasserproton

[Sch02a]
Isotop I ~ [rad-107%] nat. Haufigkeiten [%] rel. Empfindlichkeit![%]
" 1/2 26,752 99,985 100
BC 1/2 6,7283 1,11 1,59
170 5/2 3,636 3,7-1072 2,92
ZNa  3/2 7,0801 100 9,25
3lp 1/2 10,841 100 6,63
PR 1/2 25,168 100 83,34

! normiert auf *H

Mit dem Kernspin T ist iiber eine kernspezifische Proportionalitédtskonstante v ein magneti-
sches Kerndipolmoment i verbunden:

fi =1, (1.5)

wobei v als gyromagnetisches Verhéltnis bezeichnet wird. Es charakterisiert dabei das jewei-
lige Nuklid und ist durch das Kernmagneton py und g7, den g-Faktor des jeweiligen Kerns?,
folgendermafien definiert:

gIUuN . eh
= mit Un = . 1.6
h ! N 2MKern (1.6)

dabei bezeichnet mger, die Masse des Kerns. Fiir die z-Komponente des magnetischen Moments
1 folgt aus 1.4 und 1.6:

i1, mr) :f;/IAZ]I,mI) = ~vhmy|I, mr) (1.7)

1.2 Einfluss auBerer Magnetfelder auf den Kernspin

Im feldfreien Raum sind diese Eigenzustédnde entartet. Sie spalten jedoch energetisch auf, wenn
der Kern in Wechselwirkung mit einem externen magnetischen Feld tritt (Kern-Zeemann-Effekt).
Der Hamiltonoperator H fiir die Wechselwirkung eines magnetischen Momentes mit einem ho-
mogenen zeitunabhéingigen Magnetfeld ist:

H=-uB=—+IB (1.8)

Ist insbesondere B = (0, 0, By) ein von der Zeit unabhéngiges, konstantes Magnetfeld, das stets
in z-Richung gerichtet ist, vereinfacht sich der Ausdruck zu:

I:IZ = —ﬂZBO == —’yizBO (19)

YKern-Landé-Faktor (genannt nach Alfred Landé) oder gyromagnetischer Faktor wird als g-Faktor bezeichnet.
Das Proton hat einen g-Faktor von 5,58556 [Sch05]
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Aus der Schrodinger-Gleichung
I:Iz|127ml> :Em|IZamI> (110)

und den Gleichungen 1.4 und 1.9 ergeben sich 27 + 1 Eigenwerte E,,, die folgendermafien
definiert sind:

Em = —'yhmIBo (1.11)

Die zuvor im feldfreien Raum (By = 0) energetisch entarteten Eigenzusténde |I,my) spalten
durch Wechselwirkung mit dem #ufleren Magnetfeld in 21 4+ 1 verschiedene magnetische Ener-
gieniveaus auf. Die Energiedifferenz AE zweier benachbarter Energieniveaus fiir einen magneti-
schen Dipoliibergang Am = +1 betragt dann:

AFE = Em_1 - Em = ’yhBo =hv = th, (112)

wobei wy, als Larmorfrequenz bezeichnet wird. Fiir den Kernspin eines Wasserstoffprotons mit
einem Wert von % resultieren daraus in einem homogenen Magnetfeld zwei Energiezusténde. Bei
einer fiir die MRT typischen Feldstérke von By = 1,5 T entspricht dies einer Energiedifferenz von
AFE =2,6-10"7 eV bzw. einer Larmorfrequenz von wy, = 27-63,8652 MHz. Durch Einstrahlen ei-
nes zeitabhéingigen elektromagnetischen Hochfrequenzfeldes mit der Larmorfrequenz wy, kénnen
magnetische Dipoliibergénge zwischen den Energieniveaus induziert werden.

1.3 Makroskopische Gleichgewichtsmagnetisierung

Bisher wurde nur ein einzelner, isolierter Kernspin betrachtet. In der medizinischen MRT-
Bildgebung liegen die Messvolumina V in der Gréflenordnung von Kubikmillimetern, in denen
ein Kernspinensemble vorliegt. Eine solche makroskopische Probe besteht aus N unabhingigen
Kernspins mit unterschiedlichen magnetischen Energieniveaus, die sich bei Raumtemperatur im
thermischen Gleichgewicht mit der Umgebung befinden. Die Wahrscheinlichkeit p,, fiir ein En-
semble, ein magnetisches Energieniveau FE,, zu besetzen, wird durch die Boltzmann-Statistik
beschrieben:

Pm = =€ kpT (113)
mit der Boltzmann-Konstante kg und der Zustandssumme Z:
I .
Z= Y ¢ FsT (1.14)
mr=—1

Entspricht die Besetzungszahl ny dem energiereicheren Niveau des Protons und n; dem energie-
drmeren, so ergibt sich folgendes Besetzungsverhéltnis:

ni _AEm _’YﬁBO
AR A (1.15)
n2
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In der Hochtemperaturniherung kénnen die Exponentialfunktionen fiir kg7 > yhBy in eine
Taylorreihe entwickelt werden. Fiir den Besetzungszahlunterschied ergibt sich somit:

A N~+hBy
n=mng—ny =
20T oksT

mit N =nq +ng = 2ns. (1.16)

Fiir Wasserstoffprotonen bedeutet das bei Raumtemperatur (7" = 300 K) und By = 1,5 T einen
Besetzungszahlunterschied von nur etwa N-5,5-107%. Dennoch reicht dieser geringe Unterschied
fiir die Bildgebung in der MRT aus, da eine grofie Anzahl N von Protonen (ca. 10! Was-
serstoffprotonen pro mm? Kérpergewebe, das hauptsichlich aus Wasser und Fett besteht) zur
Magnetisierung beitréigt. Diese Magnetisierung ist gleich der Summe der Erwartungswerte der
magnetischen Momente pro Volumen V.

1ol . Ih -
M= =% i) = > () (1.17)
VI 4 i=1
Die makroskopische Magnetisierung ist parallel zum dufleren Magnetfeld ausgerichtet:
0
M = 0
My

Die Erwartungswerte fiir die x- und y-Komponente des Kernspins werden daher verschwinden.
Aus den quantenmechanischen Erwartungswerten fiir die magnetischen Momente (u.) der N
Atomkerne ergibt sich eine makroskopische Gleichgewichtsmagnetisierung My pro Volumen V:

N
My = V<,uz>
N +1
= 7 Pm(mr|pz|mr)
mr=—1
N +1
= = pmyYhmy
Vv
mr=—1
N 1 +1 -
~ hmy(1 — —2
Vol+1 > kBT)
mr=—
N 1 H ~vhmi By
~ — R 1
VoIl > yhmi(1+ kT )
mr=—
+1
1
mit Y m%:§I(I+1)(2I+ 1) gilt: (1.18)
mr=—1
N I(I+1
MO =~ V 2h2ék‘-BiZ—')B0. (119)

Der Maximalwert der makroskopischen Magnetisierung My im thermischen Gleichgewicht ist
direkt proportional zur lokalen Spindichte N/V und zu 42. Daher eignen sich Wasserstoprotonen
besser zur Bildgebung als andere Kerne mit nicht verschwindendem Kernspin wie 23Na, 3C, 3P
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und F.

1.4 Zeitentwicklung der Magnetisierung

Unter der Annahme, dass die einzelnen Spins untereinander nur schwach wechselwirken, ldsst
sich die makroskopische Magnetisierung M als die Summe der Erwartungswerte der einzelnen
magnetischen Momente beschreiben:

NE(0) = 3 S 1), (1.20)

=1

Nach den Regeln der Quantenmechanik lé8t sich im Heisenbergbild die zeitliche Entwicklung
des Erwartungswertes der makroskopischen Magnetisierung aus der Gleichung

(1.21)

ableiten. Unter Anwendung der Vertauschungsregeln der Drehimpulsoperatoren Gl 1.1 ergibt
sich allgemein fiir den Hamiltonoperator in Gl. 1.9:

d - . .
%M(t) =yM(t) x B(t). (1.22)
Diese Gleichung beschreibt eine Kreiselbewegung der Magnetisierung M (t) um die Richtung von
B(t) mit einer Kreisfrequenz w, die durch

d - = - . v .
MO =BO)IM(¢)|sin(e) = w[M(t)[sin(e) (1.23)
gegeben ist. Hierbei ist o der Winkel, den M (¢) und B(t) einschliefen. Fiir ein konstantes &u-
Beres Magnetfeld B(t) = (0, 0, By) ist die Prézessions- oder Larmorfrequenz dieser Bewegung
gegeben durch wy, = vBy.

Gleichung 1.21 ldsst sich auch ableiten, wenn die klassische Kreiselbewegung eines Magneten
im #duBeren Magnetfeld betrachtet wird. Diese Ubereinstimmung zwischen klassischer Mecha-
nik und Quantenmechanik beim Ubergang zu makroskopischen Systemen wird als Ehrenfest-
Theorem bezeichnet.

1.5 Hochfrequenz-(HF)-Anregung

Durch die Einstrahlung eines resonanten elektromagnetischen Feldes B, (t) mit der Frequenz
w,» = wr, senkrecht zum statischen By-Feld, By = (0, 0, By), lésst sich die Magnetisierung aus
dem thermodynamischen Gleichgewicht auslenken, wenn das eingestrahlte Zusatzfeld durch

COS Wyt
Bl(t) = Bl SianFt (124)
0
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beschrieben wird. Durch die Addition von By und B; folgt die Bewegungsgleichung

d - . By coswypt
—M(t) =~yM(t) x | Bisinwy,t |. (1.25)
dt By

Die Transformation in ein mit der Frequenz w,,, um die z-Achse rotierendes Bezugssystem S’
fithrt zur Eliminierung der Zeitabhéngigkeit des Bi-Feldes. Der Bj-Vektor ruht nun auf der z’-
Achse und das zeitliche Verhalten lésst sich mit einem effektiven Magnetfeld Eef 7 (Abb. 1.1)
beschreiben:

B
— M'(t) = yM'(t) x 0 = yM'(t) x Beosy (1.26)

Y' B1 ; X'
Abbildung 1.1: Im rotierenden Bezugssystem S'(x’, y', ) préizediert die Magnetisierung M um die Richtung
des effektiven Magnetfeldes B.yy [Loh06].

Wiederum in Analogie zu Gl. 1.21 prizediert die Magnetisierung um die Richtung des ef-
fektiven Magnetfeldes. Im Resonanzfall mit w,,, = vBy reduziert sich das effektive Feld auf
seine x’-Komponente. Das bedeutet, dass die Magnetisierung durch die Einstrahlung eines Bi-
Feldes iiber eine Zeit Tg um die 3’-Achse gedreht wird, siche Abb. 1.1. Der Winkel, um den die
Magnetisierung um die 2’-Achse gedreht wird, wird als Flipwinkel o definiert:

Tp
aEVA Bu(t)dt. (1.27)

Die Einstrahlung eines resonanten elektromagnetischen Feldes erfordert Frequenzen im 100-MHz-
Bereich, die als Hochfrequenz (HF') bezeichnet werden. HF-Pulse, die eine Drehung von genau
90° bzw. 180" bewirken, werden auch als 5- bzw. m-Pulse bezeichnet. Nach dem Abschalten des
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Bi-Feldes prizediert die erzeugte Transversalmagnetisierung
My = My sin «

im Laborsystem S um die z-Achse. Es ist iiblich, die Transversalmagnetisierung als komplexe
Grofle

Myy = My + iMy = Myye™ (1.28)

zu schreiben.

1.6 Relaxation im homogenen Magnetfeld

Aus der Bewegungsgleichung 1.21 folgt, dass der Magnetisierungsvektor nach der Auslenkung
im entsprechenden Winkel « zur z’-Achse erhalten bleibt und um diese prézediert. Die in einer
Empfangsspule detektierte Gesamtsignalamplitude, die proportional zur vorhandenen Transver-
salmagnetisierung ist, wéire damit zeitlich konstant. Experimentell wird jedoch eine Riickkehr
der Magnetisierung in den urspriinglichen Gleichgewichtszustand beobachtet. Diese Relaxation
wurde von Bloch [Blo46] durch eine phinomenologische Erweiterung der Bewegungsgleichung
1.24 beschrieben. Dazu wird angenommen, dass die Longitudinal- und Transversalkomponente
der Magnetisierung nach einer Storung wieder nach ihrem Gleichgewichtszustand My bzw. 0
streben, und zwar mit einer zur Auslenkung aus der jeweiligen Gleichgewichtslage proportio-
nalen Anderungsgeschwindigkeit. Fiir die drei Komponenten des Magnetisierungsvektors gelten
die Bloch-Gleichungen in folgender Form:

G M(t) = (V1) x B(1), M;it) (1.20)
%My(t) =~ (M(t) x B(1)), Mgt) (1.30)
%Mz(t) =~ (M(t) x B(t)), + M()_Tf”(t) (1.31)

Die Zeitkonstante 17 wird als longitudinale oder Spin-Gitter-Relaxationszeit bezeichnet. Die T7-
Relaxation beruht auf der Tatsache, dass im thermischen Gleichgewicht alle magnetischen und
elektrischen Momente infolge ihrer unkorrelierten Translations- und Rotationsbewegungen ein
breites Spektrum an elektromagnetischen Wechselfeldern erzeugen. Der Anteil des Spektrums,
der der Resonanzfrequenz wy des Spinensembles entspricht, induziert Ubergéinge zwischen be-
nachbarten Kernniveaus, sodass schliellich der thermodynamische Gleichgewichtszustand wie-
derhergestellt wird. Bei diesem Prozess wird ein Energieaustausch zwischen dem Gitter und dem
Spinsystem stattfinden.

T» wird als transversale oder Spin-Spin-Relaxationszeit bezeichnet. Nach dem Einstrahlen des
HF-Anregungspulses sind alle Spins phasenkohérent in der Transversalebene ausgerichtet und
erfahren das gleiche Grundmagnetfeld By. Zusétzlich sind jedoch lokale Stérungen vorhanden,
die aus der Wechselwirkung mit Feldern benachbarter Kerne (Dipol-Dipol-Wechselwirkung der
Spins untereinander) resultieren. Die Phasenkohérenz geht so mit der Zeit irreversibel verloren
und die Transversalmagnetisierung nimmt ab. Es handelt sich hierbei um einen Entropieeffekt,
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bei dem keine Energie ausgetauscht wird.

Beide Relaxationszeitkonstanten sind charakteristisch fiir das Material der untersuchten Pro-
be. Typische Werte fiir lebendes menschliches Gewebe liegen bei einer Feldstidrke von By = 1,5
T im Bereich von 77 = 300 ms bis 3 s und 75 = 80 ms bis 1,6 s [Bot84, Rei02].

1.7 Freie Relaxation

Unter der Annahme eines homogenen statischen Magnetfeldes By in z-Richtung vereinfachen sich
die Blochgleichungen in komplexer Schreibweise zu einem entkoppelten Differentialgleichungssy-
stem:

d . My ()

— M, = —iyBy M, " 1.32

dt y(t) 1y bHo y(t) T (1.32)

d My — M,(t)

—M,(t) = 1.

G = = (1.33)
Die Losung ergibt fiir die beiden Anteile der Magnetisierung

My (t) = My (tg)e™H " T2 (1.34)

M,(t) = My(to)e ™ + Mo(1 — e T1). (1.35)

Eine schematische Darstellung dieser als FID (Free Induction Decay) bezeichneten Losungen ist
in Abb. 1.2 dargestellt.

_ 1,0 N L L — | L S 1,0 T T T T T T
;: NO87T% s Signalabfall mit e /"2 o o
N o) : —— M =M [1-e"T"

= — M. (D=M_(t (lmLt) t/To E S 0

> o (=M, (o) € e % 08l 63% i
= s

S R
T ©

g _5 0,6 ' 4
£ £ ‘

g g |

s Q@ o4} i ]
5 5 O :

g 5 |
£ £ 02t } -
& 5 |
%) i %] !
-1,0 \ 1 1 1 1 0,0 | 1 1 1
0 100 200 300 400 500 600 0 1000 2000 3000 4000 5000
Zeit [ms] Zeit [ms]
(a) T2-Relaxation (b) T1i-Relaxation

Abbildung 1.2: Freie Relaxation der Magnetisierung: (a) Zeitverlauf des Realteils der komplexen Transversal-
magnetisierung in einem ideal homogenen Magnetfeld, wobei als Startwert Myy (to) = Mo =
1 gewéhlt wurde. (b) Die Longintudinalmagnetisierung mit dem Startwert M, (to) = 0. Die
Relaxationszeiten sind hier 77 = 1000 ms und 75 = 100 ms. Zur besseren Darstellung wurde
wr, auf 4 Hz gesetzt.
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1.8 Messsignal

In einem NMR-Experiment induziert die oszillierende Transversalmagnetisierung My, in einer
senkrecht zum Grundfeld ausgerichteten Hochfrequenzantenne, die meistens als Spule ausge-
fithrt ist, eine Spannung, die proportional zu M,y ist. Dieses Induktionssignal ist die Messgréfie
in einem Kernspinresonanzexperiment. Die Longitudinalmagnetisierung M, ist nicht direkt als
Messgrofie zugéinglich. Wenn die Datenaufnahme mit dem Hochfrequenzsender phasenkorreliert
gekoppelt ist (sogenannte Quadraturdetektion), konnen sowohl die x- als auch die y-Komponente
der Magnetisierung als Signale getrennt gemessen werden. Die Larmorfrequenz wird dabei durch
Multiplikation mit einer Sinus- bzw. Cosinusfunktion demoduliert, sodass idealerweise nur die
Hiillkurve des Signalzerfalls, wie z. B. in Abb. 1.2 gezeigt, aufgezeichnet wird.

Im Allgemeinen ist die Magnetisierung in der Probe eine ortsabhéingige Grofle, d. h. auch die Pré-
zessionsfrequenz der Spins weist lokale Abweichungen von der globalen Demodulationsfrequenz
auf, sodass die Spinprézession eine ortsabhéngige zusétzliche Phase akkumuliert:

6(7,1) = /t (W&, 1) — wo)dt’ (1.36)

Das demodulierte, ortsabhéngige Messsignal S(#,¢) wird daher in Verallgemeinerung von Gl.
1.33 geschrieben:

t

S(Z,1) o< My (to)e @) . ™ o (1.37)

In einem Experiment wird immer das gemittelte Signal eines Probenvolumens V detektiert,
(Tt ot
S(t) o / My (t0)e®D) . ¢~ 75 4 (1.38)
1%

Das zeitliche Verhalten des gemessenen Signals ist nicht nur von der T5-Relaxation, sondern
auch von der lokalen Phase der Magnetisierung zum Zeitpunkt der Messung abhéngig.

1.9 Relaxation im inhomogenen Magnetfeld

Lokale Magnetfeldvariationen kénnen neben der unvermeidlichen Dipol-Dipol-Wechselwirkung
benachbarter Kerne, die zur Th-Relaxation fithrt, auch durch Magnetfeldinhomogenititen des
dueren Feldes und durch magnetisch nicht homogene Proben verursacht werden, die in ein ho-
mogenes Feld eingebracht werden.

Die Magnetisierung M (Z) ist durch die magnetische Suszeptibilitit y(Z) mit der magnetischen
Feldstéarke H verkniipft:

M(t) = x(2)H. (1.39)

Die lokale Flussdichte B(Z) innerhalb eines Materials der Suszeptibilitiit y(Z) ist durch die
Summe aus Magnetisierung und Feldstérke gegeben [Jac98]:

B(%) = po(H + M(Z)) = moH (1 + x()). (1.40)
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po is dabei die magnetische Feldkonstante. Besteht nun eine Probe aus Bereichen mit lokal
variierender Suszeptibilitit, so wird die Magnetflussdichte in der Probe ebenfalls ortsabhéngig.
Die genaue Form von B(Z) hidngt von der geometrischen Lage der Bereiche im Medium ab. Sie
kann als Funktion der Suszeptibilitdtsdifferenzen Ay zwischen den Komponenten geschrieben
werden:

=

B(Z) = f(Z, Ax(Z)). (1.41)
Das fiithrt zu einer zusitzlichen Phase
6(7,t) = yB(@)t, (1.42)

sodass das gemessene Gesamtsignal nach Gl. 1.37 durch
i B(# ot
S(t) o / My (tg)e"B@t . o™ T2 g (1.43)
\%

gegeben ist. In einem magnetisch inhomogenen Medium kommt es somit zu einer zusétzlichen
Dephasierung der Spins, was eine Relaxationszeitverkiirzung bewirkt. Diese zusétzliche Rela-
xation wird mit einer Zeitkonstanten T} beschrieben, die die charakteristische Relaxation der
Magnetisierung durch die statischen Magnetfeldinhomogenitéten beschreibt. In guter Ndherung
vereinfacht sich Gl. 1.42 damit zu

St)yoce T -e T2, (1.44)

Die Zeitkonstante 7% wird als reversible Relaxationszeit bezeichnet, da dieser Anteil der Signalre-
laxation durch eine Inversion der Magnetisierung mit einem 7-Puls in einem Spinechoexperiment
riickgéingig gemacht werden kann (s. Kap. 1.10). Zusammenfassend kann dann eine effektive Re-
laxationszeit 75 definiert werden:

1 1 1
— =4 —. 1.45
s Ty + T} ( )
Da die lokalen Feldvariationen im Allgemeinen nicht bekannt sind, ldsst sich aus dem direkten
FID-Zerfallssignal nur 735 bestimmen, nicht aber die wahre Spin-Spin-Relaxationszeit 75. In
Tab.1.2 sind die T1- und T5-Zeiten fiir die wichtigsten Gewebe bzw. Fliissigkeiten des Menschen
bei Bg = 1,5 T aufgelistet.
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Tabelle 1.2: Mittlere Relaxationszeiten von Protonen in verschiedenen Koérpergeweben des Menschen bei 1,5 T
und Kérpertemperatur [Haa99], [Rei02]

Gewebe Ty [ms] T, [ms]
Skelettmuskel 870+160 47+13
Leber 500+110 43+14
Liquor 4500 2200

Fett 260+£70  84+36

Graue Hirnsubstanz 920+£160 101+13
Weifle Hirnsubstanz 7904+130 92422
Arterielles Blut 1200 300
Venoses Blut 1200 100

In der medizinischen MRT sind Suszeptibilitéitsinhomogenitéiten je nach untersuchter Korper-
region sehr unterschiedlich ausgeprégt. Im zentralen Teil des Gehirns oder auch im Muskel treten
beispielsweise nur sehr geringe Magnetfeldinhomogenititen auf. Im Gegensatz dazu sind in der
Lunge extrem hohe durch Suszeptibilitdtsunterschiede bedingte lokale Feldgradienten vorhan-
den.

1.10 Spinecho

Zur Messung der Spin-Spin-Relaxationszeit T entwickelte Hahn [Hah50] die Idee, zur Zeit At
nach der initialen Erzeugung der Transversalmagnetisierung (was z.B. durch einen 5-Puls mog-
lich ist) einen m-Puls einzustrahlen. Zwischen zwei Spins mit unterschiedlicher Prézessionsfre-
quenz Awyp, bildet sich bis zum Einstrahlen des w-Pulses eine Phasendifferenz A¢ = Awp At aus.
Der n-Puls bewirkt eine Invertierung der Phasen der Spins, d. h. A¢ = -AwrAt. Da die lokale
Frequenz wy, durch den m-Inversionspuls nicht veréndert wird, ergibt sich zur Zeit TE = 2At eine
vollstandige Rephasierung der Spins, d. h. A¢ = 0. Das zum Zeitpunkt TE gemessene Spinecho-
Signal unterliegt damit nur dem Tb-Zerfall, da die durch die reversible Tj-Relaxationszeit be-
schriebene Spindephasierung durch Inversion der Phasendifferenzen mit dem m-Puls riickgéngig
gemacht wurde.

Mit einem weitereren m-Puls zum Zeitpunkt % TFE ist es moglich, ein zweites Spinecho zur
Zeit 2 TE zu erzeugen, usw. Die Amplitude des Spinechosignals fillt exponentiell mit der T5-
Zeitkonstanten ab (Abb. 1.3).
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Abbildung 1.3: Spinecho-Erzeugung: Die nach der 900—Anreguong gleichphasigen Spins beginnen mit 75 zu de-
phasieren. Die Inversion der Phasen mittels 180 -Puls fithrt zur Rephasierung, bis zum Zeitpunkt
TE des Spinechos, die Phasendifferenzen aufgehoben sind. Es wird dann ein Signal gemessen,

das exponentiell mit der Spin-Spin-Relaxationszeit T> zerfallen ist. Mit weiteren 180° -Pulsen
lassen sich zusétzliche Spinechos erzeugen [Loh06].
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1.11 Gradientenfelder und Gradientenecho

Wird keine reine T5-Wichtung bendétigt, so lisst sich auch ohne die Verwendung weiterer HF-
Pulse ein Echosignal erzeugen, das sogenannte Gradientenecho. Das Gradientenmagnetfeld G ist
parallel zum Grundfeld By in z-Richtung orientiert und variiert mit dem Ort. Es lésst sich als

_ (9B 9B. 9B,
N0z Oy 0z

—

(1.46)

schreiben. Die magnetische Feldstidrke und dementsprechend auch die Larmorfrequenz der Spins
sind damit ortsabhéngig:

B,(Z,t) = By + 7 - G(t) (1.47)

w(Z,t) =v(Bo + - G(t)). (1.48)

Unter Beriicksichtigung der Gradientenfelder lauten die Bloch-Gleichungen im rotierenden Ko-
ordinatensystem

SM(0) =2 Ce)EM, - 7 (1.49)

%My(t) Gt EM, — J‘éy (1.50)

%Mz(t) = MOTlMZ (1.51)
Als Losung hierfiir berechnet sich:

My (£) = My (£0)e @O . ™75 (1.52)

M,(t) = My(to)e ™1 + Mp(1— ¢ 1) (1.53)
mit der akkumulierten Phase

0.0 = [ FIGW )it + 6(0) (1.54)
Daraus ergibt sich mit Gl. 1.42 fiir das Messsignal folgende Gleichung:

S(t) o /v My (to)e 1V Js VG | =5 g (1.55)

Das Gradientenfeld fiihrt also zu einer beschleunigten Dephasierung der einzelnen Magnetisie-

rungsbeitrige. Um ein Gradientenecho zu erzeugen, wird nun das Vorzeichen des Gradientenfel-

des zum Zeitpunkt % invertiert. Damit wird die Dephasierung durch das Gradientenfeld zum

Zeitpunkt TE wieder aufgehoben. Hierdurch kann das Echosignal gemessen werden. Bei dieser

Art des Echos werden lokale Variationen des Grundfeldes nicht kompensiert (7o — 1), weshalb
t

die Amplitude des Gradientenechosignals proportional zu e *2 ist. Gradientenechos haben ge-
geniiber Spinechos den Vorteil, dass die minimal erreichbare Echozeit TFE kiirzer ist als diejenige
des Spinechos, da keine Zeit fiir das Einstrahlen eines 180°-Pulses benétigt wird. AuBerdem rela-
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xiert beim Gradientenecho zwischen zwei aufeinanderfolgenden HF-Anregungspulsen die Longi-
tudinalmagnetisierung schneller als beim Spinecho, da sie nicht durch einen 180°-Puls invertiert
wird. In der schnellen MR-Bildgebung, bei der die Magnetisierung vielen HF-Anregungen mit
sehr kurzen Zeitabstdnden ausgesetzt ist, werden daher meistens Gradientenechos in Kombina-
tion mit kleinen Flipwinkeln ov < 90° eingesetzt beispielsweise die sogenannte FLASH-Technik
(Fast Low Angle SHot).
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2 Grundlagen der Magnetresonanz-Bildgebung

In diesem Kapitel werden die fiir die Magnetresonanz-Bildgebung! eingesetzten Techniken der
Bilderzeugung kurz dargestellt. Lauterbur und Mansfield erhielten fiir ihre Beitrége (s. z.B. Lau-
terbur [Lau73], Mansfield und Grannell[Man73]) hierzu im Jahr 2003 den Nobelpreis fiir Phy-
siologie und Medizin. Ausfiihrlichere Darstellungen der Theorie der Magnetresonanz-Bildgebung
sind beispielsweise bei Haacke [Haa99] und Bernstein [Ber04] zu finden.

2.1 Ortskodierung

Die Kodierung der Ortsinformation wird in der MRT durch Gradientenfelder (s. Kap. 1.11)
erreicht, mit denen eine raumlich variable, in allen drei Raumrichtungen lineare Ortsabhéingigkeit
der Magnetfeldstirke erzeugt werden kann. Das aus einer Probe enthaltene NMR-Signal bei
Anliegen eines Gradientenfeldes wird durch GIl. 1.54 beschrieben. Bei Vernachlissigung der To-
Relaxation lasst sich das gemessene Signal S als

S(t) /V My (tg)e™ Jo FHGW)A' gz (2.1)

schreiben. Unter der Annahme von wéihrend der Aufnahme ortsfesten Spins lédsst sich in der
Exponentialfunktion das Skalarprodukt im Integral nach den Ortskoordinaten separieren:

t t
v / ZGHdt = & / Gdt' = Z-k(t). (2.2)
0 0
Dabei wurde der sogenannte Wellenzahlvektor oder die Ortsfrequenz E(t) definiert als
— t —
k(t) E’y/ G(t)dt'. (2.3)
0
Das detektierte Kernspinresonanzsignal ergibt sich damit als:
S(k(t),t) o / My (to)e~*O% gz, (2.4)
\%4

Das Signal ist demnach proportional zur Fouriertransformierten der rdumlichen Verteilung der
Transversalmagnetisierung. Durch eine inverse Fouriertransformation lésst sich somit die rdum-
liche Verteilung der Transversalmagnetisierung berechnen,

My / S(k(t), t)eFOaE, (2.5)

'Fiir die Magnetresonanzbildgebung (engl.: Magnetic Resonance Imaging (MRI)) werden synonym auch die Be-
griffe Magnet-Resonanz-Tomographie (MRT) und Kernspinresonanztomographie bzw. -bildgebung verwendet.
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2.2 Gradientenmomente

Bewegte Spins erfahren im Gradientenfeld eine von ortsfesten Spins verschiedene Phasenent-
wicklung. Eine der Gl. 2.2 entsprechende Vereinfachung lésst sich durchfithren, wenn der Ort
eines Spinpaketes in eine Taylorreihe entwickelt wird, d. h.

1 dn 1
7 — 7oA — 7 T N . 2
Z(t) = Zﬁ%m 1" =To+ 0 t+ o ¥ + . (2.6)
n=0
wobei Zg, ¥p und dy den Anfangsort, die Anfangsgeschwindigkeit und die Anfangsbeschleunigung
des Spinpaketes bezeichnen. Damit ergibt sich fiir die Phase des Spinpaketes:

t t t t
B(E(t),t) =~ / Z(tG(H)dt' = v / G(t")dt'+~7 / G(t")-t'dt' +~dy / G)42dt'+... (2.7)
0 0 0 0

Die Zeitintegrale der Form
t —
/ G(t') - t'"™dt’
0

heiflen die Gradientenmomente der Ordnung m des Gradienten G. Das nullte Gradientenmoment
ist die Ortsfrequenz k (s. GL. 2.3) und entspricht der Fliche unter der Gradienten-Zeit-Kurve
(sieche Abb. 2.1). Im Allgemeinen sind die hoheren Gradientenmomente ungleich Null, sodass Ge-
schwindigkeit und Beschleunigung einen Beitrag zur Phasenentwicklung des Spinpaketes liefern,
der unter Umstédnden zu Bildartefakten fithren kann.

2.3 2D- und 3D-Mess-Sequenzen

In heutigen MRT-Verfahren wird die auf Fourier-Techniken basierte Bildgebung angewendet,
die von Kumar et al. [Kum75] vorgeschlagen wurde. Um einen dreidimensional ortsaufgelosten
Datensatz zu erhalten, kommen dabei entweder sogenannte 2D- oder 3D-Bildgebungs-Sequenzen
zum Einsatz. Der Begriff Mess-Sequenz steht fiir die zeitliche Abfolge von HF-Anregungspulsen,
Magnetfeldgradienten und Datenauslese, welche erforderlich sind, um einen kompletten Rohda-
tensatz aufzunehmen.

2.3.1 3D-Mess-Sequenzen

In 3D-Verfahren wird mit jedem HF-Anregungspuls in dem kompletten von der Sendespule abge-
deckten Probenvolumen Transversalmagnetisierung erzeugt. Ohne das Anliegen eines frequenz-
selektiven Gradientenfeldes ist die Larmorfrequenz in der gesamten Probe ann&hernd gleich,
sodass eine resonante HF-Anregung (s. Kap. 1.5) das vollstdndige Spulenvolumen erreicht. Das
bedeutet, dass die Ortskodierung durch die Gradientenmagnetfelder in allen drei Raumrich-
tungen erfolgen muss und die Fouriertransformation nach Gl. 2.5 dreidimensional durchgefiihrt
werden muss.

2.3.2 2D Mess-Sequenzen und Schichtanregung

In einer 2D-Sequenz wird im Gegensatz zur 3D-Technik eine schichtselektive HF-Anregung vor-
genommen. Durch die HF-Anregung eines begrenzten Bereichs des Probenvolumens ist bereits
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eine Raumdimension eingeschriankt, da jedes danach detektierte Signal nur aus der angeregten
Schicht stammen kann. Innerhalb dieser Schicht ist dann durch die Gradientenfelder nur noch
eine 2D-Ortskodierung anstatt einer 3D-Kodierung erforderlich. Zur Bildrekonstruktion nach
Gl. 2.5 wird eine 2D-Fouriertransformation benétigt.

Das Verfahren der Schichtselektion geht zuriick auf Garroway et al. [Gar74], die mit dem Prin-
zip der selektiven Anregung und Séattigung ein Verfahren zur dreidimensionalen MR-Bildgebung
vorgeschlagen haben. Im Folgenden wird o. B. d. A. davon ausgegangen, dass die anzuregen-
de Schicht in der xy-Ebene liegt, womit fiir die schichtselektive Anregung ein Gradientenfeld
G, in z-Richtung anzulegen ist, s. Abb. 2.1. Ein anschlielender Rephasiergradient umgekehrter
Polaritdt und mit einem Gradientenmoment, das genau der Héilfte des Gradientenmoments des
Schichtselektionsgradienten entspricht (grau eingeférbte Fliche), fithrt dazu, dass die Dephasie-
rung der Magnetisierung in Schichtselektionsrichtung wieder verschwindet.

Schicht
Rephasierung

I 1/Aw I | |

I I | |

| | | |

HF ! | | |

| | | |

| | | |
I | | >

I I | _ |

| | I Gy /Gy. I

' ' | 2D-Schicht I

| kodierungsschema |

| |

| |

GZ | |

Schichtselektion | I
I >

|

|

|

|

|

Abbildung 2.1: Sequenzschema zur schichtselektiven Anregung. Durch das Einschalten des sogenannten Schicht-
selektionsgradienten in z-Richtung wird durch den HF-Anregungspuls nur die Magnetisierung
in einer diinnen Schicht des Probenvolumens ausgelenkt. Der folgende Gradient rephasiert die
Transversalmagnetisierung in der Schicht. Danach kann eine 2D-Ortskodierung des Messsignals
durch die x- und y-Gradienten erfolgen.

Fiir die ortsabhéngige Resonanzfrequenz der Spins gilt dann:
w(z) = vB;(z) = v(Bo + 2G.). (2.8)

Der HF-Anregungspuls wird nun derart moduliert, dass sein Frequenzspektrum eine begrenzte
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Bandbreite Aw besitzt, sodass nur solche Spins angeregt werden, deren durch den Gradienten
bedingte Resonanzfrequenz in diesem Bereich liegt, s. Abb. 2.2.

/——""_'_'_“"‘\ Z A
N~ Schicht-
profil Az

Zg - |
--------- e R d
zZ,
—») «— A®
e /\ Frequenzspektrum
. des HF-Pulses
o, o o

Abbildung 2.2: Prinzip der schichtselektiven Anregung. Die Frequenzbandbreite Aw des HF-Pulses bestimmt
die Schichtdicke Az. Durch die Zentralfrequenz ws wird die Schichtposition festgelegt.

Die Dicke und das Profil der angeregten Schicht sind durch das Frequenzspektrum des HF-
Pulses gegeben. Aus den Bloch-Gleichungen lésst sich herleiten (z. B. [Haa99]), dass bei kleinen
Flipwinkeln das Schichtprofil der Fouriertransformierten der einhiillenden Amplitude des HF-
Pulses entspricht. Die Schichtdicke ist dann Az = Aw . Um ein rechteckférmiges Magnetisierungs-
Schichtprofil zu erhalten, wére entsprechend ein HF Puls in Form einer Sinc-Funktion, die als

sinc(x) = w definiert ist, erforderlich:
t
Bi(t) = Blsinc(ﬂ—) (2.9)
Ts
A ! (2.10)
v o= — .
s

worin 75 den Zeitpunkt des ersten Nulldurchgangs angibt.

In der Praxis ist ein unendlich langer Sinc-Puls nicht realisierbar, weshalb auch bei kleinen
Flipwinkeln oft Abweichungen vom idealen Rechteckprofil festzustellen sind. In der schnellen
Bildgebung néhern sich die zeitlich begrenzten Sinc-Profile oft sehr stark einer Gaufl-Form an.
In diesem Fall wird ein ebenfalls gaufiférmiges Schichtprofil mit

27

Aw=— 2.11
=" (2.11)

angeregt, wobei 7, der Halbwertsbreite (FWHM?) des Anregungspulses entspricht. Auf den Gra-
dienten zur Schichtselektion folgt ein Gradient in der gleichen Richtung mit entgegengesetztem

Vorzeichen, der die aufgetretene Dephasierung der Transversalmagnetisierung wieder riickgéngig
macht. Es schlieflen sich die x-, y- Gradienten zur 2D-Ortskodierung innerhalb der angeregten

2engl.: Full Width Half Mazimum
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Schicht an (siehe Abb. 2.3).

2.4 k-Raum-Eigenschaften

Mit der Einfiihrung des komplexen Wellenzahlvektors k in GI. 2.3,

) =~ /0 "Gar (2.12)

kann der Prozess der Datenakquisition in einem MR-Experiment als Abtastung derjenigen Orts-
frequenzen des Wellenzahlvektor- bzw. k-Raumes beschrieben werden, die fiir die Fouriertrans-
formation in den Bildraum notwendig sind. Die gewiinschten Bildparameter wie z.B. Auflésung
und Gesichtsfeld bestimmen dabei, welche Datenpunkte abgetastet werden miissen. Die Tra-
jektorie durch den k-Raum wird nach Gl. 2.3 durch die zeitliche Modulation der Gradienten
bestimmt. Die bildliche Darstellung von Bildgebungssequenzen als k-Raum-Trajektorie wurde
von Twieg [Twi83] entwickelt. Die Darstellung der Signaldaten S(k) im k-Raum wird, analog zur
Rolle der Fouriertransformation bei Beugungs- und Interferenzphénomenen in der Optik, auch
als Hologramm bezeichnet, die ortsaufgeloste Bildraumdarstellung auch als Tomogramm. Abb.
2.3 zeigt beispielhaft das Sequenzschema der hiufig verwendeten 2D FLASH-Sequenz [Haa86].
Soll eine Zeile in Auslese-Richtung k, mit N Datenpunkten in Abstdnden Ak, aufgenommen
werden, so wird wiahrend der Akquisition ein konstanter Gradient mit Amplitude G, geschaltet
und in zeitlichen Abstéinden At das Messsignal abgetastet. Durch die Schaltung des konstanten
Gradienten wird der k-Raum mit konstanter Geschwindigkeit durchlaufen. Das Zeitintervall At
bzw. die Abtastefrequenz f,., = ﬁ bestimmt dann die Abtasteabstiande im k-Raum:

Ak, = Gy AL. (2.13)

Um die Zeile auslesen zu konnen, miissen zunéichst ein Auslese-Dephasiergradient G pepn,y ge-
schaltet werden, sodass im k-Raum der Startpunkt der Zeile (-kyp, ky o) angesteuert werden
kann:

tp

Aki,() =7 GDeph,y (t,)dt/ (214)
0

Die Dauer tp und Stérke der beiden Gradienten muss nicht zwangsldufig gleich sein. Um Zeit
zu sparen werden diese in der Praxis meist so kurz wie moglich gewé&hlt, indem die technisch
maximal mégliche Gradientenamplitude genutzt wird.
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Abbildung 2.3: Sequenzschema einer 2D FLASH-Bildgebungssequenz mit kartesischer Datenauslese. Die
schichtselektive HF-Anregung erfordert einen Rephasiergradienten nach dem Ende des HF-
Pulses. Zeitlich parallel dazu erfolgt die Dephasierung in Ausleserichtung und die Kodierung
der Phase mit dem Gradienten der dazu orthogonalen Raumrichtung. Zur Rohdatenakquisi-
tion wird das Spulensignal wihrend der anschliefenden Schaltung des Auslesegradienten mit
einem Analog-Digital-Wandler (ADC) abgetastet. Zwischen zwei aufeinanderfolgenden HF-
Anregungen in einer Schicht liegt die Repetitionszeit TR.

Die zugehorige k-Raum-Trajektorie dieser Sequenz ist in Abb. 2.4 dargestellt. Durch die De-
phasierung in -ky-Richtung (rot) und ky-Richtung wird im k-Raum der Zeilenanfang (-ky o, ky,0)
erreicht. Bei der Auslese der Zeile (griin) wird in konstanten Abstdnden von Ak, das Signal
abgetastet.
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Abbildung 2.4: Von der FLASH-Sequenz in Abb. 2.3 realisierte k-Raum-Trajektorie, dargstellt fiir eine
HF-Anregung. Die 2D-Ortskodierung in der Schicht erfolgt durch eine geeignete Schaltung
des Auslesedephasier- und des Phasenkodiergradienten. Mit einem ADC nach jedem HF-
Anregungspuls wird eine Zeile im k-Raum aufgenommen.

Die Sequenz besitzt eine kartesische Datenauslese, bei der alle Abtastpunkte Gitterpunkte
eines quadratischen bzw. rechteckigen Gitters sind. Meist wird der Ursprung des k-Raums so
gelegt, dass er mit einem Datenpunkt zusammenfillt. Da die Anzahl der Punkte in beiden
Richtungen gewohnlich gerade ist, wird der Raum in beide Richtungen um Ak, bzw. Ak, asym-
metrisch abgetastet.

2.4.1 Einfluss der Ortsfrequenzen

Die Phasenterme in GIl. 2.5 werden zu hohen Ortsfrequenzen hin sehr grofl, was eine starke
Dephasierung und damit eine geringe Signalamplitude bedeutet. Die Signalintensitét S ist also
im k-Raum-Zentrum maximal, wo eine grofle Zahl kohdrenter Spins zum Messignal beitréigt. Die
niedrigen Ortsfrequenzen bestimmen wesentlich den Bildkontrast. Das Signal im Zentrum, S (E =
0), entspricht gerade dem Mittelwert der Intensitit des Objektes. Die hohen Ortsfrequenzen
beinhalten entsprechend die Detailinformation. Dieser Zusammenhang, der auf der Reziprozitét
der Fouriertransformation beruht, ist in Abb. 2.5 bildlich veranschaulicht.
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()

Abbildung 2.5: Schnitt durch den Kopf eines Probanden. Links ist jeweils das Signal im Ortsfrequenzraum
(logarithmisch skalierte Darstellung) und rechts das zugehérige fouriertransformierte Bild im
Ortsraum (lineare Skalierung) dargestellt. Grobstruktur und Kontrast der Bilder werden durch
die niedrigen Ortsfrequenzen im k-Raum-Zentrum bestimmt (b) wihrend die AuBlenbereiche (c)
mit grofen ||k|| die Detailinformation ergeben. Es sind jeweils die Betragsbilder der komplexen
Daten gezeigt [Loh06].

2.4.2 Diskrete k-Raum-Abtastung

In der Realitét kann die Datenaufnahme nur mit begrenzter Taktrate erfolgen. Daher erfolgt die
Abtastung des Messsignals entlang der k-Raum-Trajektorie in diskreten und aufgrund techni-
scher Beschriankungen fast immer konstanten Zeitabstdnden At. Die diskrete Abtastung kann
als Multiplikation des kontinuierlichen Signals mit einer diskreten Abtast- oder Samplingfunk-
tion u(k) beschrieben werden. Nach dem Faltungstheorem der Fouriertransformation ist dann
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das rekonstruierte Bild Mgampie(x) die Faltung der inversen Fouriertransformierten der Abtast-
funktion, §!{u(k)] = U(z), mit dem urspriinglichen Objekt M (x):

Msample(x) = M(.%') * U(l’) (2'15)

Im Folgenden wird das Problem eindimensional betrachtet, es ldsst sich jedoch ohne Weiteres
auf mehrere Dimensionen erweitern. Bei einer konstanten Gradientenamplitude G wéhrend der
Datenaufnahme ist die Schrittweite Ak zwischen zwei abgetasteten Datenpunkten im Ortsfre-
quenzraum gegeben durch

Ak = 7GAt (2.16)

Die Abtastfunktion kann dann durch eine Summe von Diracschen §-Distributionen im Abstand
nAk beschrieben werden, sodass das Messsignal Sgample und die rekonstruierte Magnetisierungs-
verteilung Mgample in diesem Fall durch

Ssample Z (5 — nk (217)

2
Msample( Z 5 T — ﬂ (218)

beschrieben werden kénnen. Aus Gl. 2.16 ist ersichtlich, dass die Rekonstruktion eine unendliche
periodische Abfolge von Bildern des urspriinglichen Objekts ergibt, die jeweils um die Positionen
x; zentriert sind, wobei
o
& = ﬁ i€eN. (2.19)
Um eine Uberlappung® mit Bildern hherer Ordnung zu vermeiden, muss die Objektausdehnung
x folgende Bedingung erfiillen:

™

NS (2.20)

<o < Tpax =

xmin:_Ak >~

Diese Bedingung entspricht dem Nyquist-Kriterium, das besagt, dass eine auf die Frequenz vy ax
bandbreitenbegrenzte Funktion exakt rekonstruierbar ist, wenn sie in einem konstanten Intervall
At abgetastet wird, welches den Kehrwert der doppelten Bandbreite nicht tiberschreitet [Lia00],
d. h.

At <2t

max*

(2.21)

Oftmals wird i als Bandbreite angegeben. Das Nyquist-Kriterium lésst sich aus Gl. 2.18 wie
folgt abkiirzen:

|z < (2.22)

E.

Sengl.: Aliasing
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2.4.3 Gesichtsfeld

Das Gesichtsfeld FOV* ist das Ortsraumintervall, nach welchem die periodische Wiederholung
des Bildes auftritt. Direkt aus Gl. 2.18 ergibt sich hierfiir die Bedingung

2w
Ak’
d. h. je grofler das abzudeckende FOV ist, desto kleiner muss das Abtastintervall Ak gewéhlt
werden.

FOV = |Zmax — Tmin| < (2.23)

2.4.4 Auflésung

In der Praxis lasst sich zusétzlich zur diskreten k-Raum-Abtastung zudem nur mit endlichen
Ortsfrequenzen k arbeiten. Die Beschrénkung des Trégers der aufgenommenen Rohdaten Sgample (k)
lésst sich mathematisch ausdriicken als Multiplikation der theoretisch im k-Raum unbegrenzten
Rohdaten S(k) mit einer Rechteckfunktion von der Breite des abgetasteten Ortsfrequenzinter-
valls. Anstelle der Rechteckfunktion ldsst sich eine allgemeine Fensterfunktion h,, (k) multipli-
zieren:

Seample (k) = S(k) - he(k) (2.24)

Die rekonstruierte Magnetisierungsverteilung Mgample() ergibt sich dann aus der zu S(k) ge-
hérigen Magnetisierungsverteilung M (x) = F~1[S(k)] durch die mathematische Faltung mit der
inversen Fouriertransformierten der Fensterfunktion H,(z) = & ![h.(k)]:

Maample = M ()  H,(z). (2.25)

Die inverse Fouriertransformierte der Fensterfunktion H, () ist die Punktantwortfunktion (PSF®).
Im Falle einer Rechteckfunktion als einfachstes Fenster ist die PSF eine Sinc-Funktion. Die ausge-
prigten Seitenbinder der Sinc-Funktion kénnen im Bild als Gibbs- RingingS-Artefakt an scharfen
Kanten sichtbar werden. In Abb. 2.5 ist dieser Artefakt im mittleren und unteren rechten Bild,
fiir welche der k-Raum abgeschnitten ist, an der dufleren Begrenzung des Kopfes deutlich er-
kennbar. Durch Multiplikation der gemessenen Rohdaten mit einer geeigneten Fensterfunktion
bzw. Faltung mit der Fouriertransformierten im Bildraum lassen sich die Seitenbénder der PSF
auf Kosten eines etwas breiteren Hauptmaximums deutlich reduzieren [THa78].

Im Falle der diskreten k-Raum-Abtastung mit endlichen Ortsfrequenzen (N Abtastpunkte) ist
das zum kontinuierlichen Fall nach Gl. 2.5 dquivalente Fourierpaar bei konstantem Abtastinter-
vall Ak durch folgende Reihen gegeben, siehe z. B. [Lia00]:

N
N

Ssample(k)O( Z Ssamaple(]'43)‘5’_%1'7”1Ak:C (2.26)

—__N
n=-s5

Yengl.: Field of View
Sengl.: Point Spread Function
5Benannt nach J. W. Gibbs, 1839-1903.
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N
N

1 2.
Msample(x) X % Z Msample(l')eNzﬂ"Akx (227)

n:—?

Die raumliche Auflésung eines Pixels Ax ldsst sich mit Gl. 2.21 als

FOV 27 T
Az = = = 2.2
PETNT T NAE T [hme] (2.28)

angeben, wobei kzmaX:%Ak.

Fiir die Berechnung der diskreten Fouriertransformation mit konstantem Abstand der Abtast-
punkte kénnen die numerisch sehr effizienten Algorithmen der schnellen Fouriertransformation ,
die auf Cooley und Tukey [Coo65] beruhen, zur Bildrekonstruktion eingesetzt werden. Damit ist
eine 2D Rekonstruktion einer iiblichen Matrixgrofle, z.B. 256 x256, auf heutigen Standardrech-
nern im Bereich von Millisekunden méglich.

2.5 k-Raum-Auslesestrategien

Eine Kategorisierung von MR-Bildgebungssequenzen ist anhand verschiedener Kriterien moglich.
Neben der oben dargestellten Unterscheidung in 2D und 3D Anregungen® sind in der Praxis
Einteilungen nach der Strategie der k-Raum-Auslese oder dem erzielten Kontrastverhalten einer
Sequenz anzutreffen.

2.5.1 Zeilenweise Anregung und Auslese

Die beiden Standardsequenzen mit zeilenweiser Auslese sind die Gradientenecho-(FLASH-)Sequenz
(s. Abb. 2.3 und 2.4) und die Spin- Echo-Sequenz. Nach jeder HF-Anregung wird eine k-Raum-
Zeile ausgelesen. Nach der Repetitionszeit TR folgt der nédchste Anregungspuls. Die Anzahl
der bendtigten Anregungspulse in einer 2D-Schicht entspricht der gewiinschten Auflésung. In
der FLASH-Sequenz wird mit kleinen Flipwinkeln gearbeitet, damit auch bei kurzen TR im-
mer ausreichend Longitudinalmagnetisierung vorhanden ist. Diese erreicht i. d. R. nach wenigen
Anregungspulsen einen Gleichgewichtszustand. Der Flipwinkel, bei welchem im Gleichgewichts-
zustand das hochste Signal erreichbar ist, ist der sogenannte Ernst-Winkel [Ern66], s. Gl. 2.35.

2.5.2 ,Single Shot"“- und segmentierte Verfahren

Bei Single-Shot-Verfahren wird nach nur einem HF-Anregungspuls der gesamte k-Raum aus-
gelesen. Durch entsprechende Gradientenschaltungen muss dann die k-Raum-Trajektorie E(t)
wahrend der Datenakquisition den fiir die Bildrekonstruktion erforderlichen Bereich abdecken.
Seit einigen Jahren sind die technischen Moglichkeiten, insbesondere sehr schnell und prézise
schaltbare Gradienten, so weit fortgeschritten, dass derartige Sequenzen in der klinischen Routi-
ne eingesetzt werden. Ein Beispiel ist das Echo Planar Imaging (EPI), das bereits von Mansfield
[Man77] vorgeschlagen wurde. Hierbei handelt es sich um eine Gradientenecho-Sequenz, bei der

Tengl.: FFT Fast Fourier Transformation, mit der Voraussetzung: N = 2V
8Im Prinzip wird dieses Verfahren aber wegen der langen Messzeiten in der Praxis nicht angewendet, ist auch
eine 1D bzw. Einzelvolumen-Anregung nach dem Prinzip von Garroway [Gar74] méglich.



32 2 Grundlagen der Magnetresonanz-Bildgebung

die k-Raum-Zeilen in abwechselnder Richtung durchlaufen werden, sodass zwischen der Daten-
aufnahme jeweils nur kurze Gradienten notig sind, um in dazu orthogonaler Richtung eine Zeile
,weiterzuspringen®.

Bei Turbo-Spin- Echo-Sequenz (z.B. RARE [Hen86]) wird die k-Raum-Auslese wie bei EPI be-
schleunigt, indem mehrere bzw. alle k-Raum-Zeilen nach einer HF-Anregung ausgelesen werden.

Mit Single-Shot-Verfahren sind prinzipiell kiirzere Messzeiten (in der Praxis weniger als 1 s pro
2D Schicht) als bei der zeilenweisen Anregung erreichbar. Die Datenaufnahmezeit nach einer
einzelnen Anregung ist jedoch grofler. Da das Signal mit den Zeitkonstanten T bzw. T3 zerfillt,
werden Single-Shot-Verfahren fast nur fiir die 2D Auslese verwendet und nicht fiir die noch zei-
tintensivere 3D Auslese. Ob der Einsatz einer Single-Shot-Sequenz sinnvoll ist, hingt letztlich
von der Art der Probe ab. Als Kompromiss werden vielmals gemischte, sogenannte segmentierte
Sequenzen benutzt, die einzelne Segmente des k-Raumes nach einer Anregung aufnehmen.

2.5.3 ,Partial Fourier- und ,View Sharing“-Verfahren

Die Matrix der Fouriertransformierten eines reellen Objekts ist selbstadjungiert, d. h.
S(— k@) =S*(k()) (2.29)

sodass es theoretisch ausreicht, die Hilfte des k-Raumes abzutasten. Die andere Hélfte kann dann
mittels Gl. 2.29 berechnet werden. In der Praxis wird wegen der dort hohen Signalintensitéten
der zentrale k-Raum immer vollstédndig abgetastet, da damit u. a. eine wesentliche Verbesserung
des Signal-Rauschverhéltnisses erreicht wird. Haufig werden Auslesestrategien verwendet, die
z.B. 5/8 oder 3/4 des k-Raumes abtasten. Dieses Vorgehen wird als Partial- Fourier-Auslese
bezeichnet. Die Single-Shot Turbo-SpinEcho-Sequenz mit Partial- Fourier-Akquisition ist als
HASTE-Sequenz [Sem96] fiir sehr kurze Akquisitionszeiten trotz der fiir die Spinechos bend-
tigten m-Refokussierungspulse bekannt.

Eine weitere Moglichkeit zur Messzeitverkiirzung in dynamischen Sequenzen, die eine Zeitserie
von Bildern eines Objektes darstellen sollen, ist das View Sharing, bei dem Teile des k-Raumes
aus Aufnahmen zu verschiedenen Zeiten untereinander ergénzt werden [Rie88]. Damit kann eine
hohe Zeitauflosung im Kontrastverhalten erreicht werden. Die rdumliche Auflésung wird durch
ein Aulffiillen des k-Raumes aus den kumulierten Daten der gesamten Zeitserie oder aus hoher
aufgelosten Referenzaufnahmen gewonnen, die in grofleren Zeitintervallen aufgenommen werden
konnen und die Zeitauflosung nur geringfiigig einschrianken.

Aufgrund der geringeren aufgenommenen Datenmenge liefern alle Verfahren mit reduzierter
k-Raum-Abtastung ein niedrigeres Signal-Rauschverhéltnis.

2.6 Kontrast in der MRT

Das zeitliche Verhalten von Transversal- und Longitudinalmagnetisierung nach einem Anre-
gungspuls verlduft, wie in Kap. 1.9 erlautert, exponentiell mit den Relaxationszeitkonstanten T}
und Ty (bzw. T3 ).
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Aufgrund des exponentiellen Verhaltens ergeben sich im zeitlichen Verlauf variierende Signal-
unterschiede fiir Substanzen mit unterschiedlichen Relaxationszeiten innerhalb der Probe. In
Abhéngigkeit der Wahl der Sequenzparameter Echozeit TE und Repetitionszeit TR lassen sich
damit unterschiedliche Wichtungen im Bildkontrast erreichen, wie in Abb. 2.6 beispielhaft dar-
gestellt ist.

T

Abbildung 2.6: Bildkontrast mit 71- (unten links), T5- (oben rechts) und Spindichte (p)-Wichtung (oben links).
Abhéngig von der Wahl der Messtechnik und der Messparameter (Repetitionszeit TR und Echo-
zeit TE) kann der Bildkontrast in der MRT variiert werden. Dargestellt ist ein sagittaler Schnitt
des Kopfes eines gesunden Probanden (aus [Jer01]).

Eine T1-Wichtung wird bei verhéltnisméafig kurzen TE und TR erreicht. Wegen der kurzen
Echozeit sind die durch den T5-Zerfall bedingten Signalunterschiede in der Probe noch gering.
Die Unterschiede in der Relaxation der Longitudinalmagnetisierung, die von 77 abh&ngen, tra-
gen hingegen durch die kurze Repetitionszeit zu wesentlichen Magnetisierungssignalunterschie-
den nach der folgenden HF-Anregung bei. In der T5-Wichtung bei langen TE- und TR-Zeiten
sind die Beitrige zu Messsignalunterschieden gerade umgekehrt. Entsprechend kommen in der
Spindichte- (p-)Wichtung mit kurzer TE und langer TR weder T1- noch T-Unterschiede zum Tra-
gen, und das Messsignal héngt von der raumlichen Dichte der resonanten Kerne in der Probe ab.

Der Bildkontrast in der MRT lésst sich zusétzlich durch sogenannte Préparationstechniken we-
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sentlich beeinflussen. Es existieren zahlreiche Verfahren, die darauf beruhen, vor der Datenaus-
lese ergénzende HF-Pulse zu schalten. Ein einfaches Beispiel ist das Schalten eines 7w-Pulses, der
eine Magnetisierungsinversion bewirkt. Das Messsignal hingt dann aufgrund der 7T7-Relaxation
von der Wartezeit zwischen Inversionspuls und eigentlichem Anregunspuls ab. Durch die zu-
sitzliche Schaltung geeigneter Gradientenfelder ist zudem eine orts-, geschwindigkeits- oder um-
gebungsabhéngige Priaparation der Spins moglich. Die unterschiedlichen Praparationstechniken
sind prinzipiell mit allen Auslesestrategien kombinierbar.

FLASH-Sequenz

Die erste Gradientenechosequenz, die zur schnellen MR-Bildgebung eingesetzt wurde, ist die
1986 von Haase [Haa86] entwickelte FLASH-Sequenz. Bis zu dieser Zeit wurden nur Spinecho-
Sequenzen fiir die Bildgebung verwendet. Sie haben jedoch den Nachteil, dass aufgrund des rela-
tiv groBen Flipwinkels von 90° zur Erzeugung der Transversalmagnetisierung solange zwischen
zwei Datenaufnahmen gewartet werden muf, bis sich wieder eine nennenswerte Longitudinalma-
gnetisierung eingestellt hat. Dies bedeutet, dafl die Repetitionszeit TR von der Groflenordnung
der abgebildeteten Ti-Zeiten sein mufl. Bei der FLASH-Sequenz wird zur Schichtpdparation
ein Anregungsflipwinkel mit einem kleinen Flipwinkel (o < 90°) verwendet. Durch den klei-
nen Flipwinkel steht nach der Datenakquisition geniigend Longitudinalmagnetisierung M, zur
Verfiigung, sodass der nichste Auslesezug direkt folgen kann. Die Repetitionszeit TR kann bei
dieser Technik so kurz gehalten werden, dass die Akquisition eines kompletten Bildes mit einer
Bildauflssung von 256x256 im Sekundenbereich liegt. Die sehr kurzen Repetitionszeiten ha-
ben zur Folge, dass die Magnetisierung nicht mehr in ihren Ausgangszustand My zuriickkehrt.
Nach einigen Wiederholungen von HF-Anregungen und Relaxation stellt sich ein dynamischer
Gleichgewichtszustand (Steady State) mit quasistationdrer Magnetisierung Mga ein. Unter der
Annahme, dass die Transversalmagnetisierung zwischen zwei Anregungen vollsténdig zerfillt,
lasst sich die Longitudinalmagnetisierung im dynamischen Gleichgewicht berechnen. Dieses ist
dann erreicht, wenn die Magnetisierung vor dem i-ten Puls M_; gleich der Magnetisierung vor

dem (i + 1)-ten Puls M, , ist. Unter Verwendung von Gl. 1.35 folgt:

_IR
M, =M, ,({) = Mo+ (Mz—,i_i —My)-e ™
TR
= Mo+ (M, ;cosa— M) -e 7. (2.30)

Die Transversalmagnetisierung wird in Gl. 2.30 nicht betrachtet. Hier wird voraussetzt, dass sie
zwischen zwei HF-Pulsen vollstandig zerféllt. Durch wiederholtes Einsetzen von Gl. 2.30 in sich
selbst 148t sich die Iteration zuriickverfolgen und die Gl. 2.30 ergibt sich zu:

My = a-My+b-M_,
= a-My+ab- My +b*- M,

i—1
= a( D V) Mo+ - My
k=0

— (a- 11:’; 5 - Mo, (2.31)
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wobei
_TR
a = 1l—e N
_TR
= cosa-e Ti. (2.32)

Als Anfangszustand wurde eine vollstindig in z-Richtung ausgerichtete Lingsmagnetisierung
angenommen, was der Situation zu Beginn eines MR-Experimentes entspricht. Da grundsétzlich
|b| < 1 gilt, werden die Terme mit b° mit zunehmendem 4 beliebig klein. Fiir die Longitudinal-
magnetisierung im Gleichgewichtszustand (i — oo)ergibt sich somit:

TR

_ 1—e Tt
M, qq = Mo —% - (2.33)
l—cosa-e T

In Abb. 1.4 ist der zeitliche Verlauf der Longitudinalmagnetisierung unter dem wechselnden
Einfluss von HF-Pulsen und Ti-Relaxation gegen die Anzahl der TR-Intervalle aufgetragen. Bei
den angegebenen Simulationsparametern stellt sich der dynamische Gleichgewichtszustand nach
etwa 10 Repetitionen ein.
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Abbildung 2.7: Longitudinalmagnetisierung als Funktion der Zeit in Einheiten von TR. Die urspriinglich in
z-Richtung ausgerichtete Longitudinalmagnetisierung wird durch eine Folge von HF-Pulsen in
einen Gleichgewichtszustand getrieben. Fiir die angegebenen Parameter ist dieser steady state
bereits nach ungefihr 10 Repetitionen erreicht. Als Ty, TR und Flipwinkel o wurden 800 ms,
100 ms und 35 gewdhlt.

Das auslesbare Signal hingt von der zum Echozeitpunkt vorhandenen Transversalmagnetisie-
rung ab. Durch den HF-Anregungspuls wird der Anteil sin o der Longituditnalmagnetisierung
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in die Transversalebene gedreht und unterliegt wéhrend der Echozeit TE dem T3 -Zerfall. Fiir
die FLASH-Signalgleichung gilt somit:

_IE
_ — . T*
Sac = MZ,GG sina-e T2
_IR
: 5% l1—e h
= Mysina-e "2 - = (2.34)

l1—cosa-e T

Fiir jedes Verhéltnis % existiert ein Flipwinkel, bei dem das Signal maximiert wird. Fiir diesen
sogenannten Ernstwinkel gilt nach Gl. 2.34:

_IR
ap = arccose T (2.35)

In Abb. 2.8 ist die Signalstéirke im Gleichgewicht als Funktion des verwendeten Flipwinkels fiir

. TR
verschiedene T aufgetragen.

028 r——F——7—T T T T T 1
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Abbildung 2.8: FLASH-Signalgleichung fiir verschiedene TR = T, als Funktion des Flipwinkels a. Fiir kleine
Flipwinkel (o < 50) ist die Signalstédrke unabhingig von TR = T und der Kontrast der Aufnah-
me wird durch die Spindichte p bestimmt. Um einen stark T;-gewichteten Kontrast zu erzielen,
verwendet man grofie Flipwinkel (a & 600).

Je nach Wahl der Parameter lassen sich mit der FLASH-Sequenz verschiedene Kontraste
erzielen. Es wird dabei zwischen T1-, T5- und p-gewichteten Bildern unterschieden:
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T1-Wichtung

Einen T1-Kontrast wird durch die Wahl einer kurzen Repetitions- und einer kurzen Echozeit
(TR < Ty, TE < T) sowie eines grofien Flipwinkels (20° < a < 80") erhalten.

T5-Wichtung

Mit einer langen Repetitions- und einer langen Echozeit (TR = 200-500 ms, TE= 15-40 ms)
sowie einem kleinen Flipwinkel (5° < o < 15°) kann ein T4-Kontrast erreicht werden.

p-Wichtung

Kleine Flipwinkel, eine lange Repetitionszeit und eine kurze Echozeit erzeugen ein von der Re-
laxation unabhéngiges Signal, das lediglich von der Spindichte p im Messobjekt bestimmt wird.

Fiir die Herleitung der FLASH-Signalgleichung 2.34 wurde angenommen, dass die Transversal-
magnetisierung zwischen zwei HF-Anregungen vollstandig zerfillt. Dies kann dadurch erreicht
werden, dass TR wesentlich langer als T3 gewéhlt wird. Um eine schnelle Bildgebung zu ermégli-
chen, wird jedoch eine andere Technik verwendet: das sogenannte Spoiling. Es wird zwischen HF-
und Gradientenspoiling unterschieden. Fiir das HF-Spoiling wird die Phase des eingestrahlten
HF-Pulses nach einem Quasizufallsprinzip veréindert, sodass die verbleibende Transversalmagne-
tisierung im Mittel iiber viele HF-Anregungen nicht zum Signal beitrégt. Beim Gradientenspoi-
ling werden nach der Datenauslese starke Spoilergradienten geschaltet, die eine Dephasierung
der Transversalmagnetisierung bewirken. In Abb. 2.3 ist ein Sequenzschema mit der Abfolge der
Gradienten und HF-Pulse der FLASH-Sequenz dargestellt.

Parallele Bildgebung (PI)

Sollen Aufnahmen mit hoher Zeitauflosung gemacht werden, sind EPI-Sequenzen aufgrund ihrer
starken T3 -Gewichtung bzw. Suszeptibilitdtsempfindlichkeit nicht fiir alle Bedingungen geeig-
net. Fiir Organe wie die Lunge und die Leber mit groflen Inhomogenitéiten im Organ oder in
dessen Umgebung kénnen EPI-Sequenzen nicht eingesetzt werden. Perfusionsmessungen z.B. in
der Lunge werden daher T3-gewichtete FLASH-Sequenzen durchgefiihrt. Die an sich mangelnde
Zeitauflosung kann mit Hilfe der parallelen Bildgebung verbessert werden, die seit 2003 fiir den
klinischen Einsatz zur Verfiigung steht [Hei03].

In der konventionellen Bildgebung werden ein oder mehrere Echos ortskodiert aufgenommen.
Die Geschwindigkeit der Bildaufnahme hingt davon ab, wie schnell die Echos akquiriert und
raumlich kodiert (Gradientenschaltung) werden kénnen. Die Aufnahme des Messsignals erfolgt
dabei mit Hilfe einer Empfangsspule bzw. eines Spulenarrays mit einem Empfangskanal. Im Ge-
gensatz dazu wird in der parallelen Bildgebung ein Spulenarray mit jeweils einem Empfangskanal
pro Spule verwendet. Dadurch besteht die Moglichkeit, die Sensivitédten der einzelnen Spulen als
zuséatzliche Information im Bildrekonstruktionsprozess zu verwenden. Es kénnen daher, vergli-
chen mit der konventionellen Bildgebung, weniger Phasenkodierschritte verwendet und so die
Akquisitionszeit verringert oder rdumliche Auflosung verbessert werden.

Es lassen sich in der parallelen Bildgebung zwei Prinzipien nach der Art der Bildrekonstruktion
im Bildraum (SENSE [Pru99]) oder im k-Raum (SMASH [Sod97]) unterscheiden. Bei SENSE
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und verwandten Verfahren werden die Bilder mit reduziertem FOV aufgenommen, wodurch
eingefaltete Bilder entstehen. Mit Hilfe der Kenntnis der Spulensensitivitéiten, die vor der ei-
gentlichen Messung aufgenommen werden, kénnen diese Einfaltungen jedoch herausgerechnet
werden. Auch bei SMASH und #&hnlichen Verfahren ist die Kenntnis der einzelnen Spulensen-
sivitdten zur Rekonstruktion notwendig. Hier wird eine reduzierte Anzahl von k-Raumzeilen
aufgenommen und mit Hilfe der bekannten Spulensensitivitédten die fehlenden k-Raumzeilen er-
génzt, sodass ein vollstéindiges Hologramm erzeugt wird.

Das Aufnehmen der Sensitivitdtsprofile entfillt allerdings, wenn selbstkalibrierende Techniken
(AUTO-SMASH [Jak98], GRAPPA [Gri02]) verwendet werden, da bei ihnen das Profil direkt
im k-Raum wihrend der Akquisitionen mit gemessen wird. Die parallelen Bildgebungstechniken
konnen prinzipiell mit allen {iblichen MR-Sequenztypen kombiniert werden. Der hauptséchliche
Nachteil, der sich durch parallele Bildgebung ergibt ist eine Verringerung des SNR. Es gilt:

N
SNRpp o 2NE (2.36)

gVR

Das heist, bei einer R-fachen Beschleunigung der Messung nimmt das SNR um /R ab. Hierbei
bezeichent R den Beschleunigungsfaktor. Dies ist auf eine Reduktion der Phasenkodierschritte
um einen Faktor R zuriickzufithren Auflerdem ergibt sich aus einer nicht perfekten Spulengeo-
metrie eine weitere SNR~Verkleinerung um den Geometriefaktor g.
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3 Physiologische Grundlagen

Der Blutkreislauf des Menschen stellt den zentralen Transportmechanismus des menschlichen
Korpers zur Versorgung der Organe mit Sauerstoff und Néhrstoffen dar. Gleichzeitig werden
itber ihn Abbauprodukte des Stoffwechsels wie COy und weitere organische Verbindungen zu
den weiterverarbeitenden Organen (Leber, Nieren, Lunge) weitergeleitet. Zusétzlich 1auft iiber
ihn der hormonelle Informationsaustausch, die Warmeregulation und die Aufrechterhaltung des
Elektrolytgleichgewichts. Der zelluldre Transport iiber den Blutkreislauf ist integraler Bestand-
teil der Blutgerinnung und des Immunsystems. Somit verzahnt der Blutkreislauf die einzelnen
Organe und deren Funktionen zu einem Organismus. Stérungen, und sei es nur Sekunden dau-
ernde Unterbrechung oder Minderung des Blutstroms fithren je nach Organ zu Funktionsein-
schrankungen oder Ausfillen. Im Falle des Gehirns treten zum Beispiel nach wenigen Sekunden
Schwindel und BewuBtseinstriitbung ein. [Ste96].

Wird die Versorgung eines Gewebes oder Organs mit Blut auf mikroskopischer Ebene betrachtet,
dann findet der Austausch des Blutes mit dem umliegenden Gewebe in den Kapillargefiafien statt.
Die Durchstromung dieser Kapillargefie wird im allgemeinen als Perfusion (lat. von perfunde-
re: durchstromen) bezeichnet, obwohl eigentlich von der mikrovaskulidren Perfusion gesprochen
werden miisste.

In diesem Abschnitt sollen die fiir diese Arbeit notwendigen physiologischen Grundlagen der
Lunge dargstellt werden. Eine ausfiihrliche und zugleich detaillierte Darstellung findet sich bei-
spielsweise in Physiologie des Menschen [Bus97]

3.1 Blutkreislauf und Hamodynamik

Der Blutkreislauf des Menschen ist ein geschlossenes Geféfisystem, das aus einer Vielzahl von
Parallel- und Reihenschaltungen besteht und vom Herz angetrieben wird. Das Kreislaufsystem
ldsst sich in einen groflen Korperkreislauf mit dem linken Herzventrikel als Pumpe und dem
kleinen Lungenkreislauf mit dem rechten Ventrikel als Pumpe unterteilen [Bus97].

Streng genommen handelt es sich dabei natiirlich nicht um zwei Kreisldufe, da Korper- und
Lungenkreislauf in Reihe geschaltet sind. Funktionell ist auch eine Einteilung in Hoch- und Nie-
derdrucksystem moglich. Das Hochdrucksystem besteht aus dem arteriellen Teil des Kreislaufs,
dient der Versorgung und umfasst ca. 15% des Blutvolumens. Der mittlere Druck betrigt bis
zu 100 mmHg. Im venésen Teil, dem Niederdrucksystem, befinden sich dagegen ca. 85% des
Blutvolumens [Gol97]. Es iibernimmt die Funktion eines Speichers, aus dem im Bedarfsfall Blut
zur Verfligung gestellt werden kann.

Das arterielle System beginnt mit dem linken Ventrikel und der Aorta und verzweigt sich dann
nacheinander in die groffen Arterien, die kleinen Arterien (die Arteriolen) und schlielich in die
Kapillaren. Bis auf die Kapillaren sind alle arteriellen Gefifle dreischichtig aufgebaut und ela-
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stisch. Im Verlauf nimmt der Durchmesser der Gefifle von ca. 25 mm in der Aorta auf 8 ym in
den Kapillaren ab, ebenso verringert sich der Blutdruck von der Aorta zu den Kapillaren [Gol97].
Die Gefaflwand der Kapillaren ist einschichtig aufgebaut, um einen Stoffaustausch zwischen Blut
und Parenchym zu ermoéglichen. Ein guter Austausch ist bei geringer Flussgeschwindigkeit und
groflem funktionellen Querschnitt gegeben. Der geringe Kapillardurchmesser verursacht an die-
ser Stelle einen hohen Flusswiderstand. Trotz des kleinen Einzeldurchmessers der Kapillaren
summiert sich ihr Gesamtquerschnitt im Kérper aber auf 0,3 m? [Kun00] und erméglicht so eine
gute Versorgung der Korpergewebe.

3.1.1 Verteilung der Durchblutung

Die Forderleistung des Herzens, das Herzzeitvolumen HZV!, betréigt in Ruhe ca. 5 mlmv

sich aber unter Belastung auf 20 ﬁ steigern [Gol97]. Im folgenden wird sich zur Vereinfachung
der Darstellung immer auf die Ruhesituation bezogen. Es muss dabei aber bedacht werden, dass
Herzleistung und Blutverteilung sehr variabel sind und den situativen Erfordernissen angepasst
werden. Eine Ausnahme bilden das Gehirn und die Nieren, deren Durchblutung durch Auto-
regulationsprozesse weitestgehend konstant gehalten wird, um ihre Funktion zu gewéhrleisten.
In Abb.3.1 ist die Verteilung der Durchblutung auf die einzelnen Organsysteme schematisch
dargestellt.
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rechtes Herz linkes Herz
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Abbildung 3.1: Schematische Ubersicht der Durchblutungsverteilung in Ruhe. Die Absolutwerte ergeben sich

aus der relativen Verteilung bei einem HZV von 5 —- [Bus97].

'Das Herzzeitvolumen HZV ist definiert, als das Herzschlagvolumen multipliziert mit der Herzrate



3.2 Physiologie der Mikrozirkulation 41

3.2 Physiologie der Mikrozirkulation

Aufbau der terminalen Endstrombahn

Uber die Wand der Kapillaren erfolgen die Austauschvorgénge zwischen Blut und interstitieller
Fliissigkeit. Sie sind der funktionell wichtigste Teil des Kreislaufs. Neben den Kapillaren sind
auch die Venolen und das Lymphgefifisystem an den Austauschvorgingen beteiligt. Die Regu-
lation der kapilldaren Perfusion erfolgt sowohl durch die vorgeschalteten Arteriolen und Metarte-
riolen? als auch durch die Venolen, sodass das Gefifinetz zwischen Arteriolen und Venolen, die
sog. Terminale Strombahn (Mikrozirkulation), als funktionelle Einheit angesehen werden muss
(Abb.3.1). Die Voraussetzung fiir den Austausch der Nahrstoffe und der Abbauprodukte iiber
die Kapillarwand hinweg ist ein langsamer Fluss und damit langer Kontakt mit der sehr groflen
Oberflidche der gesamten Kapillarwénde. [Wit90].

Arteriole
= Capillaren

Met- Kleine
| arteriole Hauptstrombahn Venole

Arterio- -

venbse Pracapillare

Anastomose Sphinctere

Abbildung 3.2: Aufbau der terminalen Strombahn [Wit90].

Physiologische KenngroBe der Mikrozirkulation

Als KenngroBe fiir die lokale Blutzirkulation, die Durchblutung eines Organs mit Blut [Dor93],
ist der Blutfluss anzusehen, also die Menge A Vgt an Blut, die durch ein komplettes Organ in
einer Zeiteinheit At fliet (z.B. in 7 ) Ein besseres MaB fiir die quantitative Charakterisierung
der Durchblutung ist der regionale Blutﬂuss (rBF'), d.h. der Blutfluss bezogen auf ein Referenz-
volumen Vi, das von diesem Blutfluss durchstromt wird.

Der rBF trigt als regionale Grofle der im allgemeinen inhomogenen Verteilung der Perfusi-
on in einem Organ Rechnung. Angaben iiber den rBF werden iiblicherweise auf die Masse Viet-p
(p: Massendichte des Gewebes) des Gewebes im Referenzvolumen bezogen:

AVBlut
p‘/refAt

rBF = (3.1)

Angaben sind hier typischerweise in Einheiten von ml-100g~'-min~!. Entsprechend dem un-

tersuchten Organ spricht man beispielsweise vom regionalen zerebralen (rCBF'), pulmonalen
(rPBF) oder myokardialen (rMBF') Blutfluss.

2Metarteriolen sind kurze Gefifie, die Arteriolen und Kapillaren verbinden.
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In Abhéngigkeit vom Messverfahren bzw. von der Fragestellung unterscheidet man verschie-
dene Blutflussarten, beispielsweise den Plasmafluss (AV = A Vpjagma) oder auch den nutritiven
Blutfluss, d.h. den Fluss an Erythrozyten, der zur Sauerstoffversorgung des Gewebes von Be-
deutung ist, oder auch den totalen Blutfluss.

Als regionales Blutvolumen 7BV wird das in den Gefiflen enthaltene Volumen Vi, definiert,
das sich im Zeitmittel in den Gefiaflen eines Gewebevolumens der Masse pV,q¢ befindet:
A-‘/Va,SC

rBV =
p‘/ref

(3.2)

Es wird oft in Einheiten von ml-100g~*

héngig vom rCBV, rPBV oder rMBYV.

angegeben. Auch hier spricht man wiederum organab-

3.3 Die Lunge

Die Lunge? ist ein paariges Organ, das vom Lungenfell* iiberzogen ist und im Thorax mehr oder
minder frei beweglich eingebettet ist. Zwischen dem Lungen- und Rippenfell, dem sogenannten
Pleuraspalt, befindet sich Fliissigkeit und es herrscht ein relativer Unterdruck, der ein Zusam-
menfallen des mit luftgefiillten Organs verhindert.

Die Aufgaben der Lunge sind der Gasaustausch zwischen Lungeninnerem und der Umgebung
sowie der Gasaustausch zwischen der Lunge und dem Blut. Beides wird als duflere Atmung zu-
sammengefasst. Dagegen ist die innere Atmung der Gastransport im Blut und der Gasaustausch
zwischen Blut und Gewebe [Gau72]. Eine weitere Aufgabe ist die pH-Wert-Regulierung iiber die
Abgabe des Kohlendioxids (COg2) an die Umgebung.

3.3.1 Anatomie der Lunge

Prinzipiell lisst sich die Lunge in einen rechten bzw. linken Lungenfliigel unterteilen®. Der rechte
Lungenfliigel kann weiterhin in drei Lungenlappen unterteilt werden (Oberlappen/Mittellappen
/Unterlappen)®, der linke in zwei Ober- bzw. Unterlappen (sieche Abbildung 3.3).

3lat.: Pulmo, -onis m.

Ylat.: Pleura visceralis

®lat.: Pulmo deater/sinister

Slat.: (Lobus superior/Lobus medius/Lobus inferior)
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Abbildung 3.3: Schematischer Querschnitt durch die Lunge. Der rechte Lungenfliigel ist in drei Lappen unter-
teilt, der linke in zwei. Nach [Net00].

Die innere Struktur der Lunge ist gepriagt durch ihr luftfithrendes Rohrensystem (die Bron-
chien), welche nach vielféltiger Verzweigung in den Lungenblédschen (Alveolen, typischer Durch-
messer ca. 0,2-0,4 mm) enden. Dieser sogenannte Bronchialbaum” wird durch die Luftrohre
(Trachea) mit Atemluft versorgt. Er wird in einen lufttransportierenden (konduktiven) und
einen gasaustauschenden Abschnitt unterteilt. In Abbildung 3.4 ist eine schematische Darstel-
lung der luftfithrenden Bronchien der Lunge gezeigt.

Neben dem Bronchialtrakt gibt es ein weitverzweigtes Blutgefafisystem, welches sich von den
beiden Pulmonalarterien ausgehend immer weiter zu den Alveolarkapillaren verzweigt. Die Al-
veolarkapillaren umbhiillen die Alveolen, um eine moglichst grofle Kontaktoberfliche mit den
Alveolen herzustellen (sieche Abbildung 3.5). An dieser Schnittstelle zwischen Alveolar- und Ka-
pillarraum findet der eigentliche Gasaustausch statt (siehe Abbildung 3.5).

"lat.: Bronchioli terminalis
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Luftréhre  Bronchialarene

Septum

Alveolarsdckchen

Lungenbldschen, von Kapillargefdfen umgeben

Abbildung 3.4: Schematische Darstellung der Lungengeféile und des Bronchialsystems. Die Luftrohre verzweigt
sich im Bronchialbaum, dessen kleinste Aste in den Lungenblédschen (Alveolen) enden. Nach
Nach [Net00].

3.3.2 Funktion der Lunge

Die Hauptfunktion der Lunge besteht im Gasaustausch zwischen inhalierter Atemluft und Blut.
Die Atemluft wird durch Erzeugung eines Unterdruckes iiber die Atemwege in die Alveolen beftr-
dert. Von dort aus diffundiert der in der Atemluft enthaltene Sauerstoff in die Lungenkapillaren
und wird dort im Blut an das Hamoglobin gebunden, siche Abbildung 3.5.
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Luftréhre

Bronchien

Alveolen

Gasaustausch

Abbildung 3.5: Schematische Darstellung des Gasaustausches. Frisches Atemgas gelangt iiber die Luftréhre {iber
die Bronchien in die Alveolen. Dort wird via Diffusion der Sauerstoff an das Blut abgegeben
und COz vom Blut aufgenommen. Anschliefende wird das verbrauchte Gasgemisch ausgeatmet
(verdndert iibernommen aus [Jak01]).

Uber den Blutkreislauf wird nun der Sauerstoff zu den verschiedenen Geweben im Koérper
transportiert. Der eigentliche Prozess des Gasaustausches zwischen Lungengewebe und Blut-
bahn kann durch drei Parameter beschrieben werden: Die alveolare Ventilation, die pulmonale
Perfusion und die pulmonale Diffusion. Diese drei wesentlichen, die Lungenfunktion beschrei-
benden Groéflen sollen nun im Weiteren kurz beschrieben werden.

Alveolare Ventilation

Die alveolare Ventilation ist definiert als das in den Alveolen bereitgestellte Gasvolumen pro
Minute (mﬂzi) Sie bestimmt den Partialdruck der am Atemprozess beteiligten Gase (Sauerstoff,
Kohlendioxid) in den Alveolen. Berechnet wird die alveolare Ventilation durch Multiplikation
der Atemfrequenz mit dem Atemvolumen an Luft, welches tatsichlich am Gasaustausch teilhat.
Waéhrend jeder Inhalation wird frische Atemluft via Konvektion zu den Alveolen transportiert.

Das Atemzeitvolumen liegt im Bereich von 5 Ruhezustand) bis hin zu 120 Anstren-
gung).

[ [
i —

Unter Verwendung des Gesetzes von Dalton kann der Gesamtdruck des inhalierten Atemgases
als die Summe der Teildriicke der Einzelgase errechnet werden:

Ptotal = Z PGase (33)

Gase

Hierbei setzt sich die Atemluft aus ca. 21% Sauerstoff, 78% Stickstoff und ca. 0.03% Kohlendioxid
zusammen. Der alveolare Sauerstoffpartialdruck p Ao, kann mittels der sogenannten alveolaren
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Gasgleichung errechnet werden:

pa
pA02 = p[o2 - RCQOQ ) (34)

wobei p Io, der Parialdruck des inhalierten Sauerstoffs und p Aco, der alveolare Kohlendioxidpar-
tialdruck ist. Der Parameter R¢g wird Respirationsquotient genannt und beschreibt das Verhélt-
nis zwischen COy Produktion und O Verbrauch (Rg ~ 0,8-1). Unter Verwendung des Gesetzes
von Dalton fiir die Partialdriicke des inhalierten Gasgemisches, kann der alveolare Sauerstoffpar-
tialdruck in Abhéngigkeit der inhalierten Sauerstofffraktion folgendermasen errechnet werden:

PAco,
Rq

pA02 - FIOQ (patm - pHQO) - (35)

Hier ist F To, (Patm — PH,0) die inspiratorische Sauerstofffraktion, patm, der atmosphérische Druck
und pp,o der Dampfdruck des Wassers (eingefiigt, um die Befeuchtung der Luft in der Trachea
zu beschreiben). Nach Beendigung des Gasaustausches wird die verbrauchte (deoxygenierte)
Atemluft ausgeatmet und der Atemzyklus beginnt von neuem.

Pulmonale Diffusion

Diffusion ist die treibende Kraft fiir den Gasaustausch zwischen Alveolen und dem kapillaren
Blut. Der Diffusionsprozess wird dabei angetrieben von einem Gradienten des Sauerstoff- bzw.
Kohlendioxidpartialdruckes. Unter Normbedingenungen betrigt der Sauerstoffpartialdruck in
den Alveolen 100 mmHg wéhrend der Partialdruck im sauerstoffarmen (arteriellen) Lungenblut
nur 40 mmHg betrdgt. Der resultierende Diffusionsfluss an Sauerstoff von den Alveolen zum
Kapillarbett wird durch das Ficksche Gesetz beschrieben:

I = DC : Ap[oz = -DC : (pA02 - pkOQ) (36)
A
D. = do,-apo,- 7 (3.7)
wobei D, die Diffusionskapazitat ist und Ap102 die Differenz der Partialdriicke des Sauerstoffs
zwischen Alveolen (p AOQ) und Lungenkapillaren (pkOQ) ist. Die Diffusionskapazitit hiangt von
der Alveolar- Kapillar-Barriere (A: Flache der Membran, 1: Léange der Membran) und den Eigen-
schaften der diffundierenden Partikel, welche in diesem Fall Sauerstoffmolekiile sind. dp, steht
fiir die Diffusivitat von Sauerstoff und «p, fiir die Loslichkeit von Sauerstoff in Blut.
Die eigentliche Konzentration von Sauerstoff Cp, (in Wl”"l) ab, welche physikalisch im Blut
gelGst ist, ergibt sich nach Henrys Gesetz zu:

Co, = @0, * Pxo, (3.8)

Nach diesem Diffusionsprozess des Sauerstoffs von den Alveolen in die Lungenkapillaren befindet
sich der Sauerstoff zunéchst physikalisch gelost im Blut. Von dort aus wird der, wiederum durch
Diffusionseffekte, an Hamoglobinmolekiile gebunden. Dabei herrscht ein dynamisches Gleichge-
wicht zwischen physikalisch geléstem und an Himoglobin-gebundenen Sauerstoff. Der gesamte
Sauerstoffgehalt im Blut ist damit bestimmt durch den Partialdruck des Sauerstoffs im Blut, die
Hémoglobinsdttigung und natiirlich den Hamoglobingehalt [Law99].
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Pulmonale Perfusion

Die pulmonale Perfusion, der Blutfluss durch das pulmonale System, gewéhrleistet, dass das
sauerstoffarme (arterielle) Lungenblut im Kapillarbett durch den oben erwihnten Diffusions-
prozess mit Sauerstoff angereichert wird. Der gesamte Ausstofl des rechten Ventrikels (5-6 mlm
bei gesunden Erwachsenen unter Ruhebedingungen) fliet normalerweise durch die Lunge. Diese
ist daher sehr viel stiarker durchblutet als zu ihrer eigenen Versorgung notig wére. Hierbei ha-
ben Stoffwechselfaktoren keinen Einfluss auf den pulmonalen Blutfluss [Lev98|. Parallel zu den
Pulmonalarterien wird die Lunge iiber Bronchialarterien direkt aus der Aorta mit Blut versorgt.
Unter rein physiologische Umsténden ist der Blutfluss {iber die Bronchialarterien vernachléssig-
bar gering. Unter pathologischen Umstédnden kann die Blutversorgung iiber die Bronchialarterien
stark zunehmen und sogar fithrend sein. Z.B. im Falle einer Lungenembolie verhindern die Bron-
chialarterien ein Absterben des betroffenen Lungenanteils.

Quantitative morphologische Daten aus fixierten menschlichen Lungen sind in Tabelle 3.1 an-
gegeben, wobei die Werte gegeniiber der in vivo-Situation eher als Untergrenze anzusehen sind
[A1b96]. Wihrend das Gesamtvolumen aller Gefiafitypen in Tabelle 3.1 nur 217 ml betréigt, fan-
den Armstrong und Mitarbeiter [Arm82] in-vivo ein Gesamtvolumen aller Geféifie von etwa 400
ml. Aus dieser Tabelle lassen sich eine Reihe interessanter morphologische Charakteristika der
pulmonalen Zirkulation ableiten:

e Die Menge an arteriellem und vendsem Blut in der Lunge sind annéhernd gleich.

e Das kapilldre Blutvolumen ist bereits ohne koérperliche Belastung vergleichsweise hoch und
entspricht etwa dem Schlagvolumen des Herzens (60-75 ml unter Ruhebedingungen).

e Unter Belastung kann das kapilldre Blutvolumen auf das drei- bis vierfache Ansteigen. Die-
se Blutflusszunahme erfolgt sowohl durch Rekrutierung normalerweise nicht-durchbluteter
Kapillaren als auch mittels Gefdafidilatation [Wes90].

e Die Gesamtoberfliche der arteriellen und venosen Gefife (2,5 m?) betrigt nur rund 4-5 %
der Gesamtoberfliche der Kapillaren der Lunge.

Das grofle Blutvolumen sowie die grofle Oberfliche erméglichen letztlich einen sehr schnellen
Austausch von Sauerstoff und Kohlendioxid zwischen Blut und Alveolarraum. Die mittlere
Stromungsgeschwindigkeit von Erythrozyten durch die Lungenkapillaren betrigt etwa 1 ™%
[Sta68, Sch65, Vogd7]. Damit berechnet sich eine mittlere kapilldre Transitzeit fiir Erythrozyten
von im Mittel 0,8 s (0,3-1,7 s). Auch indirekte Abschitzungen der mittleren kapilliren Transit-
zeit ergaben Werte in dieser Groflenordnung (0,5-1,0 s im Menschen [Joh60], 0,3-1,5 s in Hunden
[Sch65]).

Sowohl die transmembrantse Diffusion von Sauerstoff aus den Alveolen in das Blut als auch
die Bindung von Sauerstoff an das Hdmoglobinmolekiil sind innerhalb von 0,25-0,35 s abge-
schlossen [Rou57, Sta63]. Die verbleibende Zeit ist sozusagen als Reserve vorhanden, sodass
auch bei einer Erhohung der Auswurfleistung des Herzens bis auf 20 ﬁ (z.B. bei Belastung)
immer noch ein vollstdndiger Gasaustausch sichergestellt ist. Der Gasaustausch ist damit nor-
malerweise ,flusslimitiert”, d.h. eine Erh6hung des pulmonalen Blutflusses steigert das Maf} der
Sauerstoffaufnahme direkt proportional zum Anstieg des Flusses [Lev98]. Lediglich bei Hochlei-
stungssportlern kann die Verweildauer des Blutes in den Kapillaren so gering werden, dass ein
diffusionslimitierter Austausch erreicht wird [Lev98].
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Tabelle 3.1: Quantitative Daten des pulmonalen Geféifisystems der gesunden menschlichen Lunge [Alb96, Sta88].

Gefafityp Gefafldurchmesser Gesamtvolumen Gesamtoberfliche
[mm] [ml] [m?]

Pulmonalarterien [Sin73] > 0,5 68 0,2

Arteriolen [Sin73] 0,5-0,013 18 1,0

Kapillaren [Com74, Wei63] 0,010 60-75 (in Ruhe) 50-70

200 (unter Belastung)

Venolen [Hor81] 0,013-0,5 13 1,2
Pulmonalvenen [Hor81] >0,5 58 0,1

Lokal ist die Perfusion in der Lunge allerdings duflerst inhomogen und von der Lage abhéingig.
Im Liegen ist die Lungenperfusion weitaus weniger inhomogen als im Stehen. Auf Grund der
Schwerkraft ist bei einem stehenden Menschen der mittlere pulmonale arterielle Druck an der
Lungenspitze niedriger als an der Lungenbasis [Hak87]. Der hohe Druck an der Basis dehnt die
diinnwandigen Geféfle aus, vermindert ihren Widerstand und verstérkt dadurch den Fluss in der
Basis. Umgekehrt kollabieren in der Diastole die Gefiéflie an der Lungenspitze, weil der Druck
zu niedrig ist. Die Durchblutung der Lungenspitzen erfolgt deshalb wihrend der Systole, und
der mittlere apikale® Fluss belduft sich auf etwa ein Zehntel des Flusses an der Basis in Ruhe
[Lev9s].

Ventilation zu Perfusion Verhiltnis

Fiir einen effizienten Gasaustausch ist es notwendig, dass das Verhiltnis von Ventilation zu
Perfusion ausgeglichen ist, oder in anderen Worten der Quotient zwischen Ventilation und Per-
fusion in Ruhe ndherungsweise 1 ist ( ca. 0,8 unter Verwendung der Durchschnittswerte fiir
Ventilation und Perfusion, s.o0.). Dies wird iiber den Euler-Liljestrand-Mechanismus physiolo-
gisch sichergestellt. Dieser Wert ist ein globaler Wert und variiert regional in den verschiedenen
Lungenabschnitten, selbst in gesundem Lungengewebe. In schlecht ventilierten Regionen kann
die Perfusion entsprechend angepasst werden, um die Funktion der Lunge aufrechtzuhalten.

3.3.3 Die Lungenerkrankungen
Pulmonalembolie (PE)

Unter einer Lungenembolie oder Pulmonalembolie? wird der plétzlicher Verschluss einer Lun-
genarterie durch ein verschlepptes Blutgerinnsel (Thrombus) verstanden. Diese entstehen meist
(etwa 95%) in den tiefen Bein- oder Beckenvenen. Lost sich dieser Thrombus, so wird der mit
dem Blutstrom weiterbefordert. Da die Venen zu immer dickeren Geféflien zusammenlaufen, die
im Herzen miinden, besteht die Gefahr des Gefafiverschlusses erst dort wieder, wo die Gefiafe
sich erneut verzweigen. Dies geschieht in den Lungengefifien. Dort kann der Thrombus unter-
schiedlich grofle Areale des Lungenarteriensystems verstopfen. Wesentlich seltener sind Fett-,
Luft- und sonstige Lungenembolien (z. B. Fruchtwasserembolien).

Sapikal(von lat. apex ,Spitze®): auf Spitze bezogen
engl.: Pulmonary Embolism
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Chronische obstruktive Lungen Erkrakung (COPD)

Hinter der Abkiirzung COPD verbirgt sich der englische Begriff ,,Chronic Obstructive Pulmo-
nary Disease“ und bezeichnet eine chronisch obstruktive Lungenerkrankung. COPD wird als
Sammelbegriff fiir die chronisch obstruktive Bronchitis und das Lungenemphysem verwendet.

Das Schliisselwort ist dabei der Begriff ,obstruktiv®, der besagt, dass die Bronchien dauerhaft
verengt sind (Abb. 3.6). Diese Verengung fiihrt zur Atemnot, dem wichtigsten Symptom der
COPD. Die Verengung der Bronchien wird durch ein unheilvolles Trio verursacht:

e Eine Verkrampfung der Bronchialmuskulatur (Bronchospasmus)
e Ein Anschwellen der Schleimhaut in den Bronchien (Odem)

e Eine krankhaft erhohte Schleimproduktion (Hyperkrinie) aufgrund einer dauerhaften Ent-
ziindung der Atemwege (chronische Bronchitis)

Ohne eine konsequente Behandlung konnen im weiteren Verlauf auch die Lungenblidschen in
Mitleidenschaft gezogen und schlieBlich zerstort werden. Es kommt zu einer krankhaften Uber-
blahung der Lunge. Das bedeutet, dass zu viel Luft in der Lunge vorhanden ist. Diese kann
zu einem so genannten Lungenemphysem mit destruiertem Lungengewebe fiihren. Eine normale
Atmung ist damit nicht mehr mdoglich, und der Patient leidet unter Atemnot.

Normal

Mit vermehrten fi e 2
Schleim bedeckt [
W

Obstruktiv/
daerhaft verengt

Abbildung 3.6: Ein Querschnitt durch die Bronchien zeigt deutlich den Schaden, den die COPD in der Lunge
verursacht. Wéhrend die Atemwege im gesunden Zustand frei sind (oberste Bronchie), lidsst die
permanente Entziindung die Schleimhaut anschwellen und iiberméflig Schleim produzieren, der
nicht abflieen kann (mittlere und untere Bronchie). Die Selbstreinigungsfunktion der Atemwege
funktioniert nicht mehr, und die verengten Bronchien schrinken die Lungenfunktion massiv ein.
Die Folge: Husten, Auswurf, Atemnot.
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4 Material und Methoden

In diesem Kapitel wird zunéchst auf die Grundlagen der Perfusion und deren Messung in der
MRT eingegangen. Darauffolgend werden die Entfaltungsmethoden und damit verbundenen
Regularisierungsmethoden beschrieben, die zur Bestimmung der Perfusionsparameter aus den
MRT-Datensétzen im Rahmen dieser Arbeit verwendet wurden.

4.1 Kontrastmittel in der Magnetresonanztomographie

Im Kapitel 2 wurden die Moglichkeiten der Kontrasterzeugung in der Magnetresonanztomogra-
phie kurz beschrieben. Obwohl die MRT ausgezeichnete intrinsische Kontrastquellen (77, 7%,
T3, p) bietet, kann es vorteilhaft sein, dhnlich wie in der klassischen Radiographie, Kontrastmit-
tel (KM) einzusetzen. Typische Anwendungen sind beispielsweise die kontrastmittelverstiarkte
MR-Angiographie oder die Kontrastverstirkung durch Anreicherung im Gewebe zur Diagno-
stik von Entziindungen [Tig07] oder Tumoren [Yan09]. Ein weiteres grofiles Einsatzgebiet ist die
Perfusionsmessung mit Hilfe von Kontrastmitteln. In den folgenden Abschnitten daher auf die
Grundlagen der Kontrastmittel in der MRT und ihre Wirkungsweise eingegangen werden.

Magnetische Suszeptibilitat

Wird ein Material in ein Magnetfeld B(t) eingebracht, beginnen Kreisstrome zu flieBen, die lo-
kale Magnetfelder erzeugen und das Material magnetisieren. Als Magnetisierung M (t) wird das
magnetische Moment pro Volumen bezeichnet. Ein Maf fiir die Magnetisierbarkeit von Materia-
lien in einem Magnetfeld ist die magnetische Suszeptibilitédt y. Entsprechend dem Verhalten der
Materialien lassen sich die vier Formen des Magnetismus, Diamagnetismus, Paramagnetismus,
Ferromagnetismus und Superparamagnetismus, beschreiben.

Wiéhrend diamagnetische Materialien im Magnetfeld eine lokale Magnetfeldschwéichung hervor-
rufen, verstirken para-, ferro- und superparamagnetische Materialien das Feld lokal. Der Kor-
per selbst ist diamagnetisch [Hol95]. Diamagnetische Materialien sind als Kontrastmittel nicht
geeignet, weil aufgrund ihrem kleinen x einen duflerst geringen Effekt auf die Intensitdt des
MR-Signals haben [Nie97]. Dagegen lassen sich die anderen drei prinzipiell als Kontrastmittel
in der MR nutzen. Im klinischen Einsatz sind vor allem extrazelluldre paramagnetische sowie
superparamagnetische Substanzen von Bedeutung [Rei04].

Paramagnetische Substanzen weisen mindestens eine ungepaarte Ladung auf [Rei04]. Thr magne-
tisches Moment ist umso grofer, je mehr ungepaarte Ladungen vorhanden sind. Paramagnetische
Substanzen werden in Feldrichtung magnetisiert und weisen eine positive Suszeptibilitit auf, die
unabhéngig vom Feld, aber abhéingig von der Temperatur ist. Die in der Substanz erzeugte Ma-
gnetisierung addiert sich dabei zum bestehenden Feld und bewirkt so eine lokale Erhohung der
Feldstérke [Nie97].
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Magnevist® (Gd-DTPA, Gadopentetatdimeglumin)

Fiir den Einsatz als paramagnetisches Kontrastmittel kommen wegen ihrer besonders stark aus-
gepriigten paramagnetischen Eigenschaften die seltenen Erden und die Ubergangsmetalle als
Bestandteil eines Kontrastmittels in Betracht. Gadolinium, ein Element aus der Reihe der sel-
tenen Erden zeigt aufgrund der hohen Zahl von sieben ungepaarten Elektronen, den stédrksten
paramagnetischen Effekt auf die longitudinale Relaxationszeit T7 der Wasserstoffkerne. Aufgrund
seiner Toxizitét kann Gadolinium in freier ionischer Form fiir die Anwendung am Menschen nicht
verwendet werden. Es muss daher in eine stabile Form gebracht werden. Nach Komplexierung
mit Diethylen-triamin-penta-essigsiure (DTPA)! als Ligand liegt das dreifach positiv geladene
Gadolinium-Kation Gd3*t als Zentralatom in einem stabilen Chelatkomplex vor. Die Struktur
des Gd-DTPA-Dimegluminsalzes ist in Abbildung 4.1 vereinfacht dargestellt.

1>

[GA(DTPA)(H 2O)

Abbildung 4.1: Chemische Struktur von Gd-DTPA Dimeglumin [Wei97].

Die Metallionen sind iiber ihre Koordinationsstellen mit den Aminostickstoff- und den Carboxyl-
sauerstoff-Ketten des Liganden DTPA koordiniert. Das zentrale Gd3*-Ion weist insgesamt neun
Koordinationsstellen auf, von denen acht durch die Liganden besetzt werden: drei durch Amino-
stickstoff- und fiinf durch Carboxylsauerstoff-Ketten. Eine Koordinationsstelle ist unbesetzt, um
eine direkte Wechselwirkung mit Wassermolekiilen zu ermoglichen.

Tabelle 4.1 fasst die physikochemischen Daten von Gd-DTPA zusammen.

Yengl.: Diethylene Triamine Pentaacetic Acid
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Tabelle 4.1: Relevante physikalische und chemische Eigenschaften von Gd-DTPA [Wei97, Wei84, Wei92].

Suszeptibilititskonstante  (2,740,1)-1072 bei pH = 7,4
Paramagnetischer Effekt 8,0 up

Molekulargewicht 550 Dalton ohne Anion
938 Dalton mit Anion

Hydrodynamischer 2 nm

Durchmesser

Wasserloslichkeit > lmT"l

Viskositét 2,9 cP bei 37°C

Osmolaritét 1,96 O,fgm H>O

Gd-DTPA wird im Allgemeinen intravenos appliziert. Nach rascher Verteilung innerhalb des
Blut-Plasmas diffundiert es aufgrund des Konzentrationsgefilles durch die Kappilarwénde sehr
langsam in das Interstitium und verteilt sich dort innerhalb weniger Minuten. Gd-DTPA kann
aber die Zellmembranen nicht durchdringen, es bleibt extrazelluldr und wird durch glomerulére
Filtration iiber die Nieren mit einer Halbwertszeit von etwa 90 min ausgeschieden. Gd-DTPA
kann die intakte Blut-Hirn-Schranke nicht iiberwinden. Dieses Wissen wird fiir diagnostische
Verfahren verwendet, indem das Kontrastmittel in die Geféfle injiziert wird, um zu priifen, ob
das Kontrastmittel in den Geféen bleibt oder in das Tumorgewebe austritt [Lar09].

Das Verteilungs- und Ausscheidungsverhalten von Gd-DTPA ist dosisunabhéngig. Eine messbare
Metabolisierung, Dissoziation oder Retention des Metallkomplexes findet nicht statt, sofern eine
normale Nierenfunktion gegeben ist [Rei04]. Aufgrund seiner guten Vertriglichkeit und seiner
giinstigen pharmakologischen und pharmakokinetischen Eigenschaften ist Gd-DTPA das haufig-
ste fiir die Anwendung am Menschen verwendete Kontrastmittel in der MRT. Es wurde weltweit
in mehr als 20 Millionen Untersuchungen angewendet [NieO1].

Wirkung paramagnetischer Kontrastmittel auf das MR-Signal

Die kontrastverstirkende Wirkung paramagnetischer KM, wie Gd-DTPA, beruht auf zwei un-
terschiedlichen Mechanismen:

1. auf der Reduktion der Relaxationszeiten 77 und 75 des Gewebes, sowie

2. auf dem Suszeptibilitdtseffekt, den ein Kontrastmittelbolus bei der ersten Passage im um-
liegenden Gewebe hervorruft [L&u90].

Der Zusammenhang zwischen der Konzentration C (%Ol) des paramagnetischen Kontrastmit-

tels und den Relaxationszeiten T} bzw. T lasst sich mit Hilfe der Relaxivitdten r; bzw. ro nach
Solomon und Bloembergen [Sol55, Blo55] beschreiben:

1 1
= +7rC (1=1,2 4.1
T; T‘i,vor ' ( ) ( )

T yor bzw. T vor bezeichnen hierbei die Relaxationszeiten des Gewebes vor Kontrastmittelinjek-
tion. Fiir Gd-DTPA wurden von Weinmann die Relaxivitdten zu 1 = 4,52 s7'mM~! und 7y =
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5,66 s~ 'mM~! bestimmt [Wei84]. Diese Messungen wurden an einem 20 MHz (0,47 T) Impuls-
NMR-Spektrometer (Minispec pc 20, Bruker, Karlsruhe, Deutschland) durchgefiihrt. Pintaske
et al. haben dieselben Relaxivitéiten an einem 1,5 T Ganzkorper-Tomograph (Magnetom Sonata,
Siemens Medical Solutions, Erlangen, Deutschland) zu r; = 3,940,2 s~ 'mM~! und r5 = 5,3+0,2
s~tmM~! bestimmt [Pin06].

4.2 Methoden der Perfusionsmessung

Die Perfusionsmessung mittels Magnetresonanztomographie lésst sich je nach verwendetem Kon-
trastmittel (endogene oder exogene) prinzipiell in zwei Gruppen einteilen. Neben der arteriellen
Spinmarkierungsmethode? [Det92] gibt es die Perfusionsmessung mit Kontrastmitteln. Bei dieser
Art der Perfusionsmessung wird nach der Art der Kontrastmittelinjektion, der zugrundeliegen-
den Bildgebung und der Auswertung unterschieden.

Eine Moglichkeit besteht darin, das Kontrastmittel zu infundieren, bis seine Konzentration
einen Gleichgewichtszustand erreicht hat. Die Kinetik des Kontrastmittels wird dabei mit Hil-
fe von zeitaufgelosten T7-gewichteten Aufnahmen verfolgt. Dabei konnen der zeitliche Anstieg
des Kontrastmittels, die absolute Konzentration und pharmakokinetische Parameter in einem
Zwei-Kompartiment-Modell [Tof91] bestimmt werden. Von Interesse ist hierbei vor allem der
Austausch zwischen dem Blutvolumen und seiner Umgebung.

Die Perfusion kann dabei aber nur indirekt bestimmt werden. Im Gegensatz dazu kann das
Kontrastmittel auch schnell als Bolus injiziert werden. Die Passage des Bolus im Gewebe wird
mit sehr hoher Zeitauflosung entweder mit 75- oder mit Tj-gewichteten Aufnahmen verfolgt
(Bolus-Tracking). Dies erlaubt eine absolut Quantifizierung, die von Rosen et al. [Ros89, Ros90]
vorgestellt wurde. In folgenden Abschnitt wird auf zwei Bolus-Tracking-Methoden (7%~ und T1-
Dynamik) eingegangen, von denen in dieser Arbeit aber nur die 7}-Dynamik-Methode verwendet
wird.

Bolus-Tracking

Beim Bolus-Tracking wird der Bolus eines paramagnetischen Kontrastmittels nach vendser In-
jektion mittels sehr schnell hintereinander akquirierter MR-Aufnahmen beim Durchgang durch
das Gewebe beobachtet (Abb. 4.2).

2engl.: Arterial Spin Labeling (ASL)
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Abbildung 4.2: Prinzip des Bolus Tracking. Es werden mit hoher Zeitauflosung MRT-Aufnahmen akquiriert.
Uber die zeitliche Veréinderung des Signals in einem Bildpunkt oder einer Region-of-interest
(Kreis im ersten Bild) kann der Bolusdurchgang beobachtet werden (unten rechts). Im Beispiel
ist die Boluspassage in der Lunge gezeigt. Die Signalverinderung in der Lungenarterie (weifler
Pfeil im dritten Bild) ist gut zu erkennen.

Die Kontrastmittelinjektion erfolgt beziiglich des Blutvolumens mit hohen Injektionsraten,
um ein moglichst kompaktes Bolusprofil und eine rasche Anflutung im Organparenchym zu ge-
wihrleisten. Beispielsweise wird fiir die Lungenperfusion eine Injektionsrate von 5 m?l [Fin04]
verwendet. Um den Kontrastmittelbolus darzustellen, ist eine hohe Zeitauflésung, also eine ho-
he Wiederholrate der Bildaufnahme, notwendig. Diese ist von der Zeit, die der Bolus fiir den
Durchgang durch das Messvolumen benétigt und dem Bolusprofil abhéngig. Allgemein kann eine
Zeitauflosung von At < 1,5 s als gerade noch ausreichend betrachtet werden. Allerdings sollte fiir
eine absolute Quantifizierung in den meisten Organen die Zeitauflosung At < 1 s sein. Die Bild-
gebung ist je nach spezifischer Anforderung entweder mit 71- oder mit 75 -gewichteten Sequenzen
durchfithrbar. Beide Methoden unterscheiden sich im Wesentlichen durch das Signalverhalten,
die erreichbare Zeitauflosung und dadurch bedingt die Anzahl der Schichten. In den niichsten
Abschnitten werden beide Methoden sowie der Zusammenhang zwischen der Kontrastmittel-
Konzentration und dem resultierenden Signal vorgestellt.

T5-Dynamik

Die Perfusionsmessung mittels 75-Dynamik, die auch dynamische suszeptibilitdtsgewichtete
MRT? genannt wird, beruht auf der Suszeptibilititsinderung beim Durchgang des Kontrast-
mittels durch das Messvolumen. Wie beschrieben, erhilt die Magnetisierung der Wasserstoff-
protonen im umliegenden Gewebe durch die resultierende Magnetfelddnderung eine zusétzliche

Sengl.: dynamic susceptibility contrast MRI: DSC-MRI
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Phase und die Dephasierung wird beschleunigt. Die Transversalmagnetisierung, und damit das
Signal, zerféllt schneller und es kommt zu dem fiir die 75-Dynamik charakteristischen Signal-
abfall wihrend der Kontrastmittelpassage. Der T5-Effekt hat im Gegensatz zum T7-Effekt, der
auf der kurzreichweitigen Dipol-Dipol-Wechselwirkung beruht, eine Reichweite, die weit iiber
das Geféfivolumen hinausreicht und beeinflusst auch das MR-Signal im umliegenden Gewebe.
Dadurch wird wiahrend der KM-Anflutung, ausgehend von den arterioventsen Endstrecken im
Parenchym, eine signifikante makroskopische Signalreduktion hervorgerufen (siehe Abbildung
4.3).

a b

Abbildung 4.3: Demonstration d(es) Suszeptibilitéitseffektes an einem Phantong. )In der Mitte jedes Phantomes
verlduft ein (im Bild schwarzes) Glasréhrchen, das die mikroskopischen Blutgefife reprisentiert.
In (a) sind die Réhrchen mit Wasser, in (b) mit Kontrastmittel gefiillt. Die Glasrohrchen sind
jeweils von einem Agarosegel umgeben, welches das normale Gewebe simuliert. Mit Kontrast-
mittel kommt es in der direkten Umgebung der Glasréhrchen zur Signalausloschung. Aber auch
die Signalintensitéit in groflerer Entfernung zu den Rohrchen ist reduziert, das Bild erscheint
insgesamt dunkler [Sch01].

Im Gegensatz zu nuklearmedizinischen Schnittbildverfahren (SPECT, PET) ist es mit der
MRT nicht moglich, die Konzentration des applizierten Kontrastmittels direkt zu messen, son-
dern nur die zeitliche Verdnderung des MR-Signals, welches auf komplexer Weise indirekt mit der
KM-Konzentration im Gewebe verkniipft ist. Aus diesem Grund ist es notwendig, die der Mes-
sung zugrundeliegenden Kontrastmechanismen physikalisch zu beschreiben und eine mathemati-
sche Beziehung zwischen der gemessenen Signalverinderung und der lokalen KM-Konzentration
aufzustellen. Wird der T7-Effekt vernachléssigt und eine reine 75 -Gewichtung der Sequenz an-
genommen, so gilt fiir das Signal vor Kontrastmittelinjektion Sy:

TE

Sp o< pe T2vor (4.2)

wobei Ty yor die Th-Zeit vor Ankunft des Kontrastmittelbolus ist und p die Protonendichte be-
zeichnet. Mit Gleichungen 4.1 und 4.2 ergibt sich die folgende Signalgleichung fiir das MR-Signal
einer T5-gewichteten Sequenz nach der Kontrastmittelgabe:

TE TE

S(t) o< pe” T2 = pe Tzwor . g TET2C (4.3)

Zwischen der Signalintensitét S(t) einer rein T;- bzw. suszeptibilitdtsgewichteten Sequenz mit
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der Echozeit TE und der KM-Konzentration C' besteht der Zusammenhang [Box95, Ros91]:

k S(t
() = —Tszzn(S(O)). (4.4)
Dabei bezeichnet Sy die Signalintensitdt des Gewebes vor Kontrastmittelgabe und kp, ist ei-
ne Proportionalitétskonstante, die von der Pulssequenz, dem eingesetzten Kontrastmittel, aber
auch von Gewebe und der Geféfistruktur abhingt [Box95]. Die Gleichungen 4.1 und 4.4 stel-
len die grundlegenden Beziehungen fiir die Umrechung von Signalintensitéten in 7% -gewichteten
Messung in Konzentrationswerte dar.

T1-Dynamik

Die durch das Kontrastmittel verursachte verkiirzung der 71-Relaxationszeit wird bei T1-gewicht-
etem Bolus-Tracking genutzt. Die Verstiarkung der Spin-Gitter-Wechselwirkungen fithrt zu ei-
ner beschleunigten Relaxation der Longitudinalmagnetisierung. Bei der Bildaufnahme mit 77-
gewichteten Sequenzen fithrt das zu einer Signalzunahme wihrend des Durchgangs des Kon-
trastmittelbolus (Abb. 4.4).

A
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—_—
m
0 > 2
Zeit [s] =
A T1 (@)
—_
m >
= 0 Zeit [s]
7Y
0 Zeit [s] "

Abbildung 4.4: Aus dem Signal-Zeit-Verlauf resultierender Konzentrations-Zeit-Verlauf bei der T5-Dynamik
nach Gl. 4.4 (oben) und der T;-Dynamik Gl. 4.7 (unten). Wéhrend es bei der T5-Dynamik zu
einem Signalabfall wihrend des Bolusdurchgangs kommt, wird das Signal bei der T7-Dynamik
verstérkt.

Um eine ausreichende Wiederholrate zu erreichen, erfolgt die Bildakquisition mit T;-gewichte-
ten Gradientenecho-Sequenzen. Aufgrund der besseren Zeitauflosung wurden vor dem Aufkom-
men der parallelen Bildgebung zumeist T3;-gewichtete Sequenzen verwendet, da sonst nur wenige
Schichten aufgenommen werden konnten. Eine Ausnahme bildeten Organe wie z.B. die Lunge,
die aufgrund der groflen Suszeptibilitéitséinderungen und dem geringen SNR, nicht fiir den Einsatz
der T3 -Dynamik geeignet sind. Erst die parallele Bildgebung ermoglichte die Verwendung von
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T1- gewichteten 3D-Sequenzen, die bei ausreichender zeitlicher Auflésung ein komplettes Organ
abdecken kénnen [Fin03].

Auch bei der T1-Dynamik muss aus dem Signal-Zeit-Verlauf ein Konzentrations-Zeit-Verlauf

berechnet werden. Der Einfluss der T5-Relaxation kann fiir eine 77-Gewichtung der verwende-
TE

ten Sequenz in erster Niherung vernachlissigt werden, d. h. e 2 2 1, da die Echozeit bei der
Messung sehr kurz gewihlt wird (TE < Ty). Vor der Kontrastmittelgabe ist die Signalgleichung
einer Tj-gewichteten FLASH-Sequenz fiir kleine Flipwinkel (5° < o < 40°,cosa < 1), kurze
TR-Zeiten und TE <T5 definiert als:

TR

Sp x p(1 —e Tivor)sina. (4.5)

Nach der Injektion des Kontrastmittels ergibt sich mit Gl. 4.1 die Beziechung:

_IR __TR_
St)x p(1—e T )sina = p(1 —e Tivor . ¢ TRTIC®)) gip ¢, (4.6)
Fiir kurze Repetitionszeiten (TR < 1,9 ms) ist bei niedrigen Kontrastmitteldosen (0,05 m]?;“l

Korpergewicht) die Bedingung TR - 11 C(t) < 1 erfiillt. Damit kann e~ 7#71¢®) aus Gl. 4.6 in
einer Taylorreihe entwickelt und durch 1 - TR - r1C(t) ersetzt werden [Bri97], sodass ein linearer
Zusammenhang zwischen Kontrastmittelkonzentration und MR-Signal besteht:

TR TR

S(t) oc p(1 —e Tiver)sina + p(e Tver - TR - r1C(t)) sin a. (4.7)

Die relative Signalanderung Se (%)

TR
— T ,vor . .
Spa(ty = S =50 e TR gy g o) (4.8)
SO 1 — e_ Tl,vor

ist direkt proportional zur lokalen Kontrastmittelkonzentration im Gewebe. Die unbekannten
Parametern 717 vor und 71 werden in einer Proportionalitétskonstante k7, zusammengefasst.

Die Giiltigkeit dieses linearen Zusammenhangs beschrankt sich auf niedrige Kontrastmittelkon-
zentrationen. Abhéngig von den Sequenzparametern spielt ab einer bestimmten Konzentration
auch der T5-Effekt eine Rolle und due Naherung GI. 4.8 gilt nicht mehr. Der Zusammenhang
zwischen MR-Signal und KM-Konzentration muss dann explizit nach der Signalgleichung der
Sequenz berechnet werden (Abb. 4.5).
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Abbildung 4.5: Abhéngigkeit des relativen MR-Signals von der Konzentration eines Kontrastmittels (Gd-
DTPA) bei der Verwendung einer Ti-gewichteten FLASH-Sequenz. Nur fiir kleine Konzentra-

tionen (C' <1 %"l) gibt es einen linearen Zusammenhang zwischen MR-Signal und Konzen-

tration, der fiir die Konvertierung des MR~Signals angenommen wird (gestrichelte Linie). Fiir
jede Konzentration wurde das MR-Signal basierend auf der Signalgleichung der FLASH-Sequenz

(Gl 2.34) mit folgenden Parametern simuliert: TR = 2,04 ms, TE = 0,91 ms, o = 150, T vor =
_TE
1200 ms, 71 = 4,2 s 'mM~ ' und e T3 1.

Auffillig ist dabei, dass ab einem bestimmten Punkt eine Erhohung der Konzentration nur
noch einen vernachlissigbaren Zugewinn an Signal bringt, was auch die qualitative Auswertung

des Bolusdurchgangs beeinflusst.

4.3 Indikator-Verdiinnungs-Theorie (IVT)

Ein Indikator oder Kontrastmittel ist in der Medizin eine chemische Substanz, die iiber einen
venosen oder arteriellen Zugang durch Infusion oder Bolusinjektion in den Blutkreislauf injiziert
wird. Diese chemische Substanz muss mittels eines Messverfahrens nachweisbar sein, damit ihre
Verteilung bzw. Anflutung Auskunft iiber die Makro- und Mikrozirkulation des zu untersuchen-

den Gewebes gibt.
Die Idee, einen Indikator zu verabreichen und aus dem Messsignal an einem von der Injekti-
onsstelle verschiedenen Ort im Korper die Zeit fiir die Verteilung des Indikators zu bestimmen,
wurde erstmals von Hering beschrieben [Her29]. Er fiihrte zwischen 1824 und 1826 Experimente
an Pferden durch, bei denen er Ferrozyanid in eine Jugularvene injizierte und in anderen Venen
die Zeit bis zum Erscheinen dieser chemischen Substanz mafl. Stewart griff 70 Jahre spéter diese
Idee wieder auf mit dem Ziel, den Blutfluss in biologischen Systemen zu messen [Ste94]. Im
Jahr 1894 beschrieb er die grundlegenden Prinzipien der Indikator-Verdiinnungs-Theorie (IVT)
[Ste94] und war der Erste, der mit diesen Techniken den Blutflluss im Herzen und in der Lunge
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messen konnte [Ste21]. Allerdings beruhte die von ihm entwickelte Theorie auf einigen Fehlan-
nahmen [Zie00].

Erst 30 Jahre spéter fithrte Hamilton mit seiner Arbeitsgruppe die Arbeiten Stewards fort
und machte entscheidende methodische Verbesserungen. Insbesondere erkannte er, dass eine
mehrfache Messung desselben Indikator-Molekiils auf Grund von Rezirkulation? zu systema-
tischen Fehlern bei der Analyse des Blutflusses fithrt. Darauf basierend entwickelten Meier
und Zierler die Indikator-Verdiinnungs-Theorie zur Messung der regionalen Blutflussmessung
[Meib4, Zie62, Zie65]. Die wesentlichen, fiir die vorliegende Arbeit relevanten Aspekte der IVT
sollen im Folgenden kurz beschrieben werden.

Annahmen der Indikator-Verdiinnungstheorie

Fiir die Beschreibung der Annahmen der IVT wird das vereinfachte Modell einer Endstrombahn®
nach Abbildung 4.6.a betrachtet.

0,5 T T T T T T T T T T

0,3 B

h(t) [w.E]

01} .

0,0 1 1 1 1 1
0 1 2 3 4 5 6

Transitzeit [s]

(b)

Abbildung 4.6: (a) Vereinfachtes Modell der terminalen Endstrombahn nach [Mei54]. (b) Als Folge der Kom-
plexitat des Gefidfinetzes gibt es eine kontinuierliche Verteilung von Transitzeiten durch die
Endstrombahn.

“Unter Rezirkulation wird die mehrfache Passage eines Indikator-Molekiils (oder Kontrastmittelbolus) am Mes-
sort verstanden.

®Als Endstrombahn oder terminale Strombahn (engl.: terminal vessels) wird der letzte fein verzweigte Teil des
GeféaBsystems in den Geweben bezeichnet. Zur Endstrombahn zdhlen die Kapillaren, Arteriolen und Venolen.
Sie requlieren die Mikrozirkulation und damit den Austausch von Sauerstoff, Kohlendioxid, Fliissigkeiten und
Nahrstoffen in den Organen.
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Es werden folgende Annahmen gemacht:
1. Es gibt nur einen Zufluss P und einen Abfluss Q.

2. Das System enthélt ein Blutvolumen V. Das Blut stromt in das System mit dem Fluss F
und verldsst das System mit demselben Fluss.

3. Es gibt verschiedene Querverbindungen und Verzweigungen, sodass Blut oder Indikator
in Abhéngigkeit des Weges von P nach Q unterschiedlich lange Wegstrecken durch die
Strombahn zuriicklegen muss. Die hierfiir benttigte Zeit (Transitzeit) héngt neben dem
Weg auch von der Stromungsgeschwindigkeit in den einzelnen Wegen ab. Es gibt also eine
Verteilung (h(t)) der Transitzeiten.

4. Das System ist stationér, d. h. die Verteilung der Transitzeiten, der Blutfluss und das
Fliissigkeitsvolumen sind zeitlich konstant.

5. Der Fluss des Indikators entspricht dem des Blutes. Dies impliziert eine gleiche Vertei-
lung der Transitzeiten fiir Blut und Indikator. Somit ist der Indikator gut mit dem Blut
vermischt.

6. Es gibt keine Elimination im Bereich der Endstrombahn. Das gesamte zuflieBende Blut
verldsst das System wieder (Massenerhaltung).

7. Es gibt keine Rezirkulation, d. h. jedes Blut- oder Indikatormolekiil passiert das System
nur einmal.

Das zentrale Volumenprinzip

Wird die gesamte Indikatormenge gy (z. B. in mg) zu einem Zeitpunkt ¢y verabreicht, d. h. der
Indikator wird als Bolus injiziert, so wird sich die Indikatorkonzentration am vendsen Abfluss
Q entsprechend einer Konzentration-Zeit-Kurve Cy (t) (z.B. in 74) wie die dargestellte h(t)
in Abbildung 4.6.b verhalten. Nach einer Bolusinjektion verteilt sich der Indikator im gesamten
Blutvolumen mit einer Geschwindigkeit, die der vom hineinflieenden Blut F' (z.B. in m?l) am Ort
P entspricht. Die in einem Zeitinterval [to,to+At] abflieBende Indikatormenge am Ort Q betrigt
F-Cy(t). Aufgrund der Massenerhaltung muss der gesamte Indikator das System verlassen. Somit

lésst sich also die Beziehung

qo = /Ooo F - Cy(t"dl' (4.9)

aufstellen. Da der Blutfluss F' im Modell der IVT als konstant angenommen wird, kann er vor
das Integral geschrieben werden:

q = F / Cy (t")dt'. (4.10)
0

Mit der daraus hervorgehenden Stewart-Hamilton-Gleichung (4.11) [Kin21] ldsst sich der Fluss
aus der gesamten Indikatormenge g, die in das System injiziert wurde, und dem Integral iiber
die abflielende Indikator-Konzentrations-Zeit-Kurve berechnen:

q0

F=— -
I~ Cv(t)dt"”’

(4.11)
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wobei F-Cy (t) die Rate ist, mit welcher der Indikator das System iiber den vendsen Abfluss Q
verldsst. D. h. es besteht der folgende Zusammenhang zu der Verteilung der Transitzeit h(t):
_F-Cv(?)

h(t) P (4.12)

Eine Kombination der Gleichungen 4.11 und 4.12 ergibt erwartungsgemif die Beziehung

/OO h(t")dt' = 1. (4.13)
0

Um zu ermitteln, wie der Blutfluss mit dem Blutvolumen zusammenhéngt, wird die gesamte mit
dem Indikator vermischte Blutmenge betrachtet, die sich zu einem bestimmten Zeitpunkt in dem
Messsytem von Abbildung 4.6.a befindet. Blutmolekiile lassen sich entsprechend ihrer Transitzeit
t unterscheiden, die sie fiir die Wegstrecke von P nach Q benéttigen. Unter der Annahme, dass
alle Blutmolekiile mit Transitzeiten im Intervall [¢, t+d¢| das Volumen dV einnehmen, ergibt sich
das gesamte Blutvolumen durch die Integration iiber alle Transitzeiten. Diese Blutmolekiile mit
Transitzeiten im Intervall [t, t4-dt] flieBen in das System mit dem Fluss F'-h(t)dt und verlassen es
mit demselben Fluss. Da diese Molekiile die Transitzeit ¢t in dem Messsystem verweilen, nehmen
sie das Volumen dV = F-t-h(t)dt ein. Das gesamte Blutvolumen ergibt sich letztlich durch
Integration iiber alle Transitzeiten:

t t
V:/ t’-F-h(t’)dt’:F/ t' - h(t)dt'. (4.14)
0 0

Das Integral stellt den zeitlichen Mittelwert der Transitzeiten fiir das System dar, die sogenannte
mittlere Transitzeit MTT. Damit ergibt sich das zentrale Volumenprinzip:

v

= — 4.1
MTT (4.15)

Es ist zu beachten, dass fiir die Herleitung des zentralen Volumenprinzipes nur eine Bolusin-
jektion gefordert war, jedoch keine bestimmte Verteilungsfunktion h(t). Dies fithrt dazu, dass
Gleichung 4.15 unabhéngig von der vaskuldren Struktur der Endstrombahn gilt.

Das zentrale Volumenprinzip besagt, dass ein Indikator, der als infinitesimal kurzer Bolus direkt
in den arteriellen Zufluss eines Systems (z. B. eines MR-Bild-Voxels®) injiziert wird, in Abhzn-
gigkeit vom Verteilungsvolumen des Indikators innerhalb dieses Systems, im Mittel nach der Zeit
MTT am ventsen Abfluss erscheint. Wird als Indikator ein intravaskuldres Kontrastmittel wie
Gd-DTPA verwendet, so symbolisiert F' den Fluss durch das Gefafisystem des Voxels und V das
intravaskuldre Volumen aller Blutgefdfie im System, die sich zwischen den Messpunkten P und
Q befinden und vom Kontrastmittel durchstréomt werden.

5Zum Bildsignal in einem Bildpunkt einer MR-Aufnahme tragen immer alle Protonen in einem Volumen bei, das
durch die Fliche des Bildpunktes und durch die Schichtdicke gegeben ist. Um diese dreidimensionale Natur
des MR-Signals zu betonen, wird in Anlehnung an das zweidimensionale , Pixel* von einem ,Voxel“, einem
Volumenelement gesprochen. Wenn fiir das Verstdndnis der dreidimensionale Charakter des MR-Signals von
Bedeutung ist, wird in der vorliegenden Arbeit auch das Wort ,Voxel“ verwendet werden. Spielt jedoch nur die
zweidimensionale Verteilung der Signalintensitét eine Rolle, so wird entsprechend dem tiblichen Sprachgebrauch
auch die Bezeichnung Bildpunkt bzw. ,Pixel“ verwendet werden.



4.3 Indikator-Verdiinnungs-Theorie (IVT) 63

In einem einfachen vaskuliren Modell ohne arteriovensse Anastomosen’ setzt sich das Gesamt-
volumen Ve aus der Summe des Volumens der arteriellen Geféfle V¢, dem Volumen der Ka-
pillaren V), sowie dem Volumen der Venen V, zusammen.

Durch Normierung der rechten und der linken Seite der Gleichung 4.15 auf die Masse eines
Referenzvolumen p Vges und unter Beriicksichtigung der Gleichungen 3.1 und 3.2 lésst sich der

regionale Blutfluss rBF in Einheit von #{l)()ml berechnen:
rBV
BF = . 4.1
" rMTT (4.16)

Aus dieser Gleichung geht hervor, dass fiir die Bestimmung des regionalen Blutflusses rBF
eine Bestimmung des regionalen Blutvolumens rBV, sowie der regionalen mittleren Transitzeit
rMTT erforderlich ist.

Residuendetektion

Bei den obigen Betrachtungen wurde vorausgesetzt, dass der Indikator direkt in den arteriellen
Zufluss unmittelbar vor der Endstrombahn injiziert wird und der Detektor den Konzentrations-
Zeit-Verlauf direkt im venosen Abfluss (Venolen) des Systems erfasst.

Abweichend von der urspriinglichen Indikator-Verdiinnungs-Theorie wird bei der Untersuchung
der Lungenperfusion mittels MRT allerdings nicht h(¢) bestimmt, da nicht im wegfiihrenden
Gefafl des Messvolumens gemessen wird, sondern direkt im Lungengewebe. Das Bildsignal eines
MR-tomographischen Messverfahrens ist mit der zu einem bestimmten Zeitpunkt in einem Voxel
verbleibenden Indikatormenge verkniipft, d. h. mit der Differenz aus der bis zu diesem Zeitpunkt
eingestromten und der bereits aus dem Voxel abgeflossenen Indikatormenge:

t
oft) = w1~ [ n(eyar). (4.17)

Das Integral auf der rechten Seite bezeichnet die kumulative Verteilungsfunktion der Transitzei-
ten

t
H(t) = / h(t")dt'. (4.18)
0
Nach Gleichung 4.13 strebt H(t) gegen den Grenzwert
lim H(t) = 1. (4.19)

Den Zusammenhang zwischen h(t), H(t) und q(t) zeigt Abbildung 4.7.

7 Arteriovendse Anastomosen sind direkte Verbindungen zwischen kleinen Arterien und Venen der Haut, Lunge,
Niere und verschiedener Hormondriisen, wodurch der Blutstrom kurzgeschlossen wird, ohne iiber ein Kapillar-
netz zu gelangen. Im Wandepithel der Anastomose sind ringférmig Muskelzellen angeordnet, sodass bei Bedarf
der Durchgang geoffnet oder geschlossen werden kann. Zur Entlastung des Herzens sind im Ruhezustand viele
Anastomosen erweitert. Anastomosen erfiillen ferner thermoregulatorische Funktionen in Fingern, Zehen und
Ohrliappchen.
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Abbildung 4.7: Schematische Darstellung (a) der Verteilung der Transitzeiten h(t), (b) der kumulativen Vertei-
lungsfunktion H (¢) und (c) der aus dem Voxel abgeflossenen Indikatormenge (Residuenfunktion

R(t)).

Um den Blutfluss fiir eine Messung mit Residuendetektion zu berechnen ist es sinnvoll, zu-
néchst die Fldche unter ¢(¢) zu betrachten:

/ T ) = g0 / Sa- v (4.20)
0 0

Durch partielle Integration lisst sich zeigen [Mei54], dass das Integral auf der rechten Seite von
Gleichung 4.20 der mittleren Transitzeit entspricht. Zusammen mit dem zentralen Volumenprin-
zip ergibt sich also eine Beziehung zwischen dem Residuum ¢(t), dem Fluss und dem Volumen:

F 90

v = f()oo (V0 (4.21)
Die absolute Menge ¢p an Indikatorsubstanz [in mmol oder pg], die in das System (Voxel) stromt,
ist genauso wenig bekannt wie die zu einem Zeitpunkt ¢ im System befindliche Menge ¢(t). Divi-
sion von Zihler und Nenner der rechten Seite von Gleichung 4.21 durch das Fliissigkeitsvolumen
V liefert einen funktionellen Zusammenhang zwischen der residualen Konzentration R(t) des
Indikators im System, dem Fluss und dem Volumen:

F  R(t=ty)

VS R()d (422

Hier wurde auflerdem die Tatsache verwendet, dass sich unmittelbar nach Injektion des Indika-
torbolus zur Zeit t = tg die gesamte Indikatormenge im System befindet. Wird nun ein Indikator
betrachtet, der in die Blutbahn injiziert wird und sich nur im Blutplasma verteilt, so entspricht
V dem Plasmavolumen, und F' dem Plasmafluss. Dieser Indikator gelangt nicht iiber die Ge-
fawand in den extravaskularen Raum (sogenannter intravaskuldrer Indikator) und wird nicht
metabolisiert. Analog zur Herleitung von Gleichung 4.16 liefert die Normierung von F und V
auf die Masse des Referenzvolumens pVyes die gewiinschte Beziehung zwischen dem regionalen
Blutfluss, dem regionalen Blutvolumen und der Residuen-Konzentration:

rBF  R(t =to)
rBV [P R(t)dt”

(4.23)
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Diese Gleichung besagt, dass sich der regionale Blutfluss nach Applikation eines intravaskula-
ren Indikators als Bolus bei bekanntem regionalem Volumen aus der Residuen-Konzentration
berechnen ldsst. Diese Gleichung stellt die Grundlage fiir die in der vorliegenden Arbeit ent-
wickelten Verfahren zur Berechnung des regionalen Blutflusses dar.

Bei der Analyse von Daten, die mittels Residuendetektion gewonnen werden (beispielsweise
MRT-Daten), ist die Interpretation des Volumens V' im Gegensatz zu Anflutung-Ausstromung-
Messungen (Inflow-Outflow) eindeutig. Neben dem Verteilungsvolumen des Indikators bestim-
men die Dimensionen des Voxels das Volumen, aus dem das MR-Signal detektiert wird. Auf
Grund der Normierung auf die Masse des Gewebes in jedem Voxel ist das Ergebnis also zumin-
dest bei einer rdumlich homogenen Flussverteilung unabhéngig von der Voxelgrofle. Im Gegen-
satz zur Residuendetektion ist das Ergebnis bei einer Messung der Indikatorkonzentration im
zuflieBenden und im abflieBenden Gefifl abhingig von der genauen Lokalisation der Messorte P
und Q (vgl. Abbildung 4.6.a)

Ideale und reale Bolusinjektion

In den vorangegangegenen Abschnitten wurde angenommen, dass der Indikator in Form eines
infinitesimal kurzen Bolus injiziert wird. Dies ldsst sich in der realen Messsituation am Patienten
nicht realisieren. Durch Dispersion des Indikatorbolus auf dem Weg vom Injektionsort (iiblicher-
weise eine periphere Vene) kommt es am Messort bereits zu einer signifikanten Verbreiterung
des zeitlichen Verlaufes des Bolusprofils (Abbildung 4.8). Dariiber hinaus ist zu beachten, dass
das Kontrastmittel auch nicht mit einer beliebig hohen Flussrate injiziert werden kann.
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Abbildung 4.8: Schematische Darstellung der idealen (a, ¢) und der realen (b, d) Messsituation. Im Ideal-
fall (a) stromt der Indikator als infinitesimal kurzer Bolus in das System. Es wird die ideale
Gewebe-Residuenfunktion (c¢) gemessen. Ein realer Bolus (b) hat eine endliche Dauer. Liegt
diese in Groenordnung der zeitlichen Ausbreitung der Gewebe-Residuenfunktion, so wird die
beobachtete Gewebe-Residuenfunktion (d) im Wesentlichen von der Form der Inputfunktion
(b) abhéngen. Dabei ist die urspriingliche Form (c¢) der Gewebe-Residuenfunktion nicht mehr
erkennbar [Bril0].

Basierend auf dem einfachen Modell eines zeit-invarianten Systems kann das Messvolumen
(z.B. ein Voxel im Lungengewebe) als eine ,Black Box“ mit einem arteriellen Eingang und ei-
nem Ausgang im Gewebe betrachtet werden. Nach der Injektion des Kontrastmittels, z. B.
iiber eine Handvene, stromt das Kontrastmittel in das Messvolumen. Der zeitliche Verlauf der
Anflutung der KM-Konzentration in das Messvolumen wird durch eine arterielle Eingangsfunk-
tion Carp(t)® beschrieben. Die in diesem Messvolumen gemessene KM-Konzentration wird als
CGewebe(t) definiert (Abb. 4.9). Der zeitliche Verlauf von Cgewebe(t) héngt nicht nur von der
Gewebe-Residuenfunktion ab, sondern auch vom zeitlichen Konzentrationsverlauf Carp(t), mit
dem der Indikator im Gewebe anflutet.

8engl.: arterial input function
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Abbildung 4.9: Prinzip des Zeit-invarianten Systems. Das Gewebe wird als ,,Black Box“ mit einem arteriel-
len Eingang und einem Ausgang im Gewebe betrachtet. Das Kontrastmittel strémt mit einem
zeitlichen Verlauf der Konzentration Carr(t) in das Messvolumen VOI. Im Gewebe wird der
Verlauf der KM-Konzentration Cgewebe(t) iiber die Zeit gemessen. Durch die Enfaltung der
Eingangs- Carr(t) und Ausgangsfunktion Cgewebe(t) ldsst sich die Gewebe-Residuenfunktion
R(t) bestimmen, die den Bluttransport im Gewebe charakterisiert.

Mathematisch ldsst sich die Verbreitung der KM-Konzentration im Gewebe durch ein Fal-
tungsintegral der Form

CGewebe (t) = / Carr (t - t,) -rBF - R(t,)dt/
0
= rBF - Car(t) ® R(t) (4.24)

beschreiben. Das Symbol ® bezeichnet den Faltungsoperator.

In realen Messungen kommt es aber oft zu einer Verzégerung zwischen den Ankunftszeiten des
Bolus im arteriellen Voxel (Eingangsfunktion) und im Gewebe (Ausgangsfunktion). Dadurch ist
R(t) nicht mehr ab dem Zeitpunkt ¢t = ¢, monoton fallend, sondern zeigt einen boluséhnlichen
Verlauf (Abb. 4.10).
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Abbildung 4.10: Dargestellt ist der zeitliche Verlauf einer realen Gewebe-Residuenfunktion mit einer Verzo-
gerung zwischen den Bolusankunftszeiten im arteriellen Voxel und im Gewebe, in dem die
Eingangs- und Ausgangsfunktion des Messvolumens gemessen werden. Infolge der zeitlichen
Verzogerung der Ankuftszeit des Bolus hat die Gewebe-Residuenfunktion ab dem Zeitpunkt
t = to keinen monoton abfallenden Verlauf, sondern weist zu diesem Zeitpunkt einen An-
fangsanstieg (durchgezogene Linie) auf. Erst ab einem spiiteren Zeitpunkt t-+to zeigt sich ein
monoton abfallender Verlauf wie in der dargestellten Gewebe-Residuenfunktion ohne zeitliche
Verzogerung (gestrichelte Linie). Fiir die Simulation wurde die Verzdgerungszeit gleich 1 s
gesetzt.

R(t = to) ist in diesem Fall kein Maf fiir 7BF, sondern muss iiber die Maximalhdhe von R(t)
bestimmt werden. In diesem Fall ist die folgende Bedingung zum Zeitpunkt ¢y nicht mehr giiltig:

t
d
1—-H(t)=1- / h(t)dt' = R(t) — h(t) = —aR(t) <0
0

Zusétzlich ist meist eine Dispersion des Kontrastmittelbolus zu beobachten, die sich als Verbreite-
rung von Cayr(t) duBert und sich mathematisch durch eine Faltung der Gewebe-Residuenfunktion
R(t) mit einer Dispersionsfunktion D*(¢) ausdriicken lisst. Die neue Residuenfunktion R*(t) er-
gibt sich dann zu [@Js96b]:

R*(t) = D*(t) @ R(1)

Da die Fliache unter der Funktion konstant bleiben muss, resultiert die Dispersion in einer Un-
terschétzung der Perfusion [Cal00]. Im Gegensatz zur Verzogerung lisst sich dieser Effekt nicht
kompensieren, sondern nur in Form einer Fehlerangabe beriicksichtigen [Cal02].

Ein weiteres Problem ist die Rezirkulation des Bolus. Da der Blutkreislauf ein geschlossenes
System ist, passiert der Bolus das Messvolumen mehr als einmal. Bei der Berechnung sollte
rezirkulierendes Blut nicht fiir die Auswertung verwendet werden. Eine Moglichkeit, sie aus der
Quantifizierung auszuschlieflen, ist die Verwendung einer Gamma-variate-Funktion (vgl. Ab-
schnitt 4.3.1), die an den Bolus angepasst wird und damit den Bolus ohne Rezirkulation model-
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liert.

Fiir die Berechnung des regionalen Blutflusses nach Gleichung 4.23 ist neben der Gewebe-
Residuenfunktion, die Kenntnis des regionalen Verteilungsvolumens erforderlich. Wie der folgen-
de Abschnitt demonstriert, kann dieses am einfachsten durch die Kinetik eines intravaskulidren
Kontrastmittels nach Bolusinjektion bestimmt werden.

Berechnung des regionalen Blutvolumens

Die gesamte Indikatormenge, die in das System strémt, berechnet sich aus dem Integral iiber den
Konzentration-Zeit-Verlauf Catp(t). Aus Griinden der Massenerhaltung und da es sich nach der
Voraussetzung um einen intravaskuléren Indikator handelt, muss die Gesamtmenge an Indikator,
der durch die Kapillaren und anschliefend durch die ventsen Gefifle stromt, identisch mit der
einstromenden Menge an Indikator sein [Axe80]:

/ F~CAIF(t’)dt’:/ F-CKap(t’)dt’:/ F-Cy(thdt (4.25)
0 0 0

Ckap(t) und Cy(t) bezeichnen hierin den zeitlichen Verlauf der Konzentration des Indikators in
den Kapillaren bzw. im vendsen Abfluss. Unter der Annahme gleicher Konzentration im kapil-
ldren und im venésen Blut und auflerdem eines vernachlissigbaren arteriellen Volumens betrigt
die Indikatorkonzentration im Gewebe dagegen nur einen Bruchteil fi.sc der Konzentration im
Gefaf:

C(Gewebe = fvasc -Cy (426)
mit dem anteiligen Gefafivolumen

Wiasc
V;"ef

(4.27)

fvasc =
Gibt es nur einen arteriellen Zufluss und befinden sich in der untersuchten Region keine arteri-
ellen Gefafle, so lasst sich aus den Gleichungen 4.25 und 4.26 ein Zusammenhang zwischen den

Integralen iiber die Konzentration-Zeit-Kurve im Gewebe und in dem versorgenden arteriellen
Gefafl, sowie dem prozentualen Blutvolumen im Gewebe, herleiten:

/ F - Car(tdt' = / F-Cy(t)dt = / F - CGewebe(t)dt'. (4.28)
0 0 0

fvasc

Zusammen mit Gleichung 3.2 ergeben sich damit die abschlieenden Beziehungen zur Berechnung
des anteiligen Blutvolumens

f _ fooo CGcwcbo(t,)dt, (4 29)
vasc fOOO OAIF (t/)dt/ .
und des regionalen Blutvolumens rBV:
< C tdt
rBV = Jo” Coewebe(t) (4.30)

p- oS Cawr(t)dt

Um eine Messung des regionalen Blutvolumens durchzufiihren ist also neben dem Konzentration-
Zeit-Verlauf im Gewebe auch die Kenntnis des Integrals iiber die arterielle Anflutungs- oder
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Inputfunktion (AIF) erforderlich. Gleichung 4.30 ist unabhingig von der Form der arteriellen
Inputfunktion. Es muss lediglich ausgeschlossen werden, dass der Indikator mehrmals das System
durchléuft, z.B. durch Rezirkulation, es ist aber nicht unbedingt eine extrem kurze Injektion er-
forderlich.

Nach Gleichung 4.28 wiirde es geniigen, dieses Integral aus einem abfiihrenden vendsen Ge-
fifl zu bestimmen. Voraussetzung hierfiir ist allerdings, dass dieses vendse Gefafl nur von dem
gerade untersuchten System (oder Voxel) alleine gespeist wird. Diese Voraussetzung wird in der
Praxis, insbesondere bei einer bildpunktweisen Berechnung des BV im Allgemeinen nicht erfiillt
sein.

4.4 Methoden der Perfusionsquantizierung

Gleichung 4.24 ist vom Typ einer Fredholm’sche Integralgleichung 1. Art [Pre99]. Dabei han-
delt es sich um ein inverses Problem, das im Allgemeinen schlecht-gestellt? ist. Dies bedeutet,
dass die durch Invertierung der Faltungsgleichung berechnete Losungsfunktion, die der Gewebe-
Residuenfunktion R(t) entspricht, extrem sensitiv auf kleine Anderungen der Eingangsfunktion
reagiert. Infinitesimale Anderungen (Rauschen) in Carp(t) und Cgewebe(t) induzieren groBe An-
derungen in R(t) und fithren zur Instabilitdt von R(t).

Die Losungsverfahren werden beziiglich des Einflusses des Rauschens auf den Entfaltungspro-
zess in zwel mathematische Losungsgruppen unterteilt. Die erste beschreibt modellabhingige
Verfahren, bei denen {iber die Losung der Gewebe-Residuenfunktion R(¢) und damit iiber die
Mikrovaskulatur a priori Annahmen gemacht werden. Zur zweiten Losungsgruppe gehéren mo-
dellunabhéingige Ansitze, welche R(t) durch nicht-parametrische Entfaltung bestimmen und
keine Informationen iiber den zugrundeliegenden Transportprozess des Bolus durch das Gewebe
verwenden.

Modellabhéngige Losungsverfahren besitzen den Vorteil, durch die inhérente Reduzierung der
Freiheitsgrade den Entfaltungsprozess zu stabilisieren. Klassisches Bespiel fiir einen solchen An-
satz stellt die Vorgabe einer einfachen exponentiellen Zeitabhéngigkeit der Gewebe-Residuenfunk-
tion dar. Solche Annahmen kénnen aber auch Nachteile fiir diese Losungsverfahren zur Folge ha-
ben. Weicht die berechnete Gewebe-Residuenfunktion von der vorgegebenen Gewebe-Residuenfu-
nktion ab, fithrt dies zu grofien systematischen Fehlern in den daraus ermittelten Parametern

[Ds96D)].

Ist ein geeignetes Modell zur Beschreibung des Bluttransports im Gewebe vorhanden, so sind die
parametrischen Methoden den nicht-parametrischen Methoden gegeniiber zu bevorzugen, da sie
wesentlich rauschunempfindlicher sind. Allerdings stehen zur Zeit keine Modelle zur Verfiigung,
die universell einsetzbar sind, weil der Bluttransport stark von pathologischen Faktoren abhéngig
sein kann. Es haben sich daher die nicht-parametrischen Methoden zur Perfusionsquantifizierung
fiir die meisten Korperorgane durchgesetzt. Trotzdem wurde bisher fiir die Quantifizierung der
Lungenperfusion zumeist eine parametrische Methode [Wil93] verwendet, die daher auch kurz
beschrieben wird.

Yengl.: ill-conditioned
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4.4.1 Parametrische Methoden

Das von Wilke et al. im Jahr 2003 [Wil93] fiir die Quantifizierung der Myokardperfusion einge-
setzte Verfahren wird hier als Beispiel fiir eine parametrische Methode vorgestellt. Bei diesem
Verfahren wird eine Kurvenanpassung an den Konzentration-Zeit-Verlauf C(¢) durchgefiihrt.
Der Kurvenanpassung geschieht dabei mittels einer Gamma-variate-Funktion mit vier freien
Parametern:

t—tg

Clt)=k(t—to)* e 7 . (4.31)

to ist die Ankunftszeit des Kontrastmittelbolus im Messvolumen, k£ ein Maf fiir die Hohe des
Bolus und die Parameter o und 8 beschreiben die Kurvenform (Abb. 4.11). Die Gamma-variate
Funktion beschreibt in guter Niherung die Bolusform bei physiologischen Bluttransportprozes-
sen [Las79]. Voraussetzung fiir die Anpassung der Funktion an die Kurve ist ein linearer Zusam-
menhang zwischen der KM-Konzentration und dem relativen MR-Signal (vgl. Gl. 4.8). Oft wird
auch einfach ein direkter linearer Zusammenhang zwischen KM-Konzentration und MR-Signal
angenommen und es wird nur eine Korrektur der Nulllinie S-Sy durchgefiihrt [Wei93].

5 T T T T T
4 i
— 3 T
u
2
S 2t .
1k 4
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Zeit [s]
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Abbildung 4.11: Gamma-variate Funktion. Die Bolusform bei Bluttransportprozessen lisst sich mit Hilfe dieser
Funktion gut beschreiben [Las79]. Nach Gl. 4.31 bestimmt k die Hohe der Kurve, to ist die
Zeit bis zur Ankunft des Bolus, a die Anstiegszeit und 8 die abfallende Flanke des Bolus. Die
dargestellte Gamma-variate Funktion ist mit folgenden Parametern berechnet: « = 3, 5 = 1,5
und tg = 0 s.

Fiir die Gamma-variate Funktion betrigt die Zeit bis zum Erreichen des Konzentrationsma-
ximums (TTP)!°

TTP = af (4.32)

Pengl.: time to peak
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und die regionale mittlere Transitzeit
rMTT = B(a+1). (4.33)

Nach der Indikatorverdiinnungs-Theorie lédsst sich das regionale Blutvolumen rBV mit Gl. 4.30
ermitteln. Uber die Verwendung des Zentralen-Volumen-Theorems (Gl. 4.16) kann dann der re-
gionale Blutfluss » BF' bestimmt werden.

Ein Problem dieser Methode ist die Giiltigkeit des Modells der Gamma-variate-Funktion. Schrei-
ber et al. [Sch02b] weisen daraufhin, dass die Bolusform mit dieser nur unzureichend beschrieben
wird. Zudem konnen bei pathologischen Prozessen erfahrungsgemif oft andere Kurvenformen
beobachtet werden. Das Rauschen in MR-Aufnahmen macht auch eine Anpassung der Gamma-
variate Funktion an die Originalfunktion schwierig [Axe80].

Eine Moglichkeit zur absoluten Quantifizierung bieten die nicht-parametrischen Entfaltungs-
methoden, von denen zwei im néchsten Abschnitt vorgestellt werden.

4.4.2 Nicht-parametrische Methoden

Die modellunabhéngigen oder nicht-parametrischen Losungsverfahren sind im Allgemeinen rau-
schempfindlicher und somit instabiler als die modellabhéingigen Verfahren (analytische Techni-
ken). Bei nicht-parametrischen Losungsverfahren werden keine a priori Annahmen zugrunde
gelegt. Sie eignen sich deshalb auch fiir die Quantifizierung der Perfusion bei pathologischen
Storungen, bei denen der Bolus nicht mehr eindeutig als Gamma-variate Funktion beschrieben
werden kann.

Unter die nicht-parametrischen Losungsverfahren fallen Losungsansitze mit Hilfe von Trans-
formationen (z. B. Fourier oder Laplace Transformation) und algebraischen Techniken. Wird
das Fouriertheorem auf Gl. 4.24 angewendet, so ergibt sich die Gewebe-Residuenfunktion zu:
1 -1 g{CGewebe}
R(t)=rBF~'.3{ SCar)

Dieser Losungsansatz ist sehr rauschempfindlich und die damit berechneten Gewebe-Residuenfun-
ktionen R(t) sind sehr instabile, stark oszillierende Funktionen. Rempp et al. [Rem94] verwen-
deten daher vor der Riicktransformation ein optimales Wiener Filter. Dieses Filter unterdriickt
insbesondere die hochfrequenten Anteile im Frequenzspektrum, wihrend niederfrequente Antei-
le, wie sie in erster Linie durch physiologische Signale zustandekommen, erhalten bleiben. Fiir
eine pixelweise Auswertung von dynamischen MR-Datenséitzen kommt dieser Ansatz aufgrund
seiner Rauschempfindlichkeit nicht in Frage.

Die Anwendung eines algebraischen Ansatzes zur Perfusionsquantifizierung erfordert die Uber-
fiihrung der Faltungsgleichung 4.24 in ihre diskrete Form:

N

CGewebe(ti) =rBF' . At Z CAIF(tj) . R(ti — tj>. (4.34)
7=0

N ist die Anzahl der Messpunkte der Carr(t) und gleichzeitig die Anzahl der MR-Aufnahmen. ¢;
steht fiir den Zeitpunkt der i-ten MR-Aufnahme. Gleichung 4.34 lisst sich als Matrizengleichung
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der Form
o) = A(t)-b(t) (4.35)
umschreiben. Hierbei ist
Cewebe(to)
o(t) = Cewebe(t1) ,
Ciewebe(tN)
Carr(to) 0 0
A | Cart)  Carlt) .0
CAI;(tN) CAIF.(.L;Nfl) CAI.I;“.(tO)
und
R(to)
b(t) = rBF- A | )
R(tx)

Fiir eine invertierbare Matrix A(t) ldsst sich die Losung des linearen Gleichungssystems (Gl.
4.35) durch

b(t) = A7L(t) - (1) (4.36)

berechnen, wobei A~1(t) die inverse Matrix zu A(t) ist. Wenn die Matrix A(¢) nicht invertier-
bar!! ist, gibt es keine Losung fiir das lineare Gleichungssystem (Gl. 4.35). In diesem Fall ist
es aber moglich, ein b(t) zu finden, mit dem das Residuum ||A(¢) - b(t) — ¢(¢)|| minimiert wird.
Die minimale Norm ||b(¢)|| der Losung b(¢) wird als minimale Losungsnorm bezeichnet. Wird
die euklidische Norm || - ||2 benutzt, so wird durch die minimale Losungsnorm die quadratische
Abweichung im Residuum minimiert. Die so berechnete b(t) wird als Losung der kleinsten Qua-
drate bezeichnet.

Die Invertierung der Matrix A(¢) kann mit Hilfe der sogenannten Singuldrwertzerlegung (SVD)!2
erfolgen.

Singuldrwertzerlegung

Sei A(t) eine R™*™-Matrix. Die SVD [Pre99] ist eine Zerlegung von A(t)
Aty =UxVT (4.37)

"Eine quadratische Matrix A(t) wird invertierbar oder regulir genannt, wenn eine weitere Matrix A™*(¢) existiert,
sodass

A- A =1

gilt. Dabei wird A™! als inverse Matrix zu A bezeichnet.

2engl.: singular value decomposition
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in zwei orthogonale Matrizen

U = (uj,ug,...,up)eR™™

V = (v1,v2,...,0)eR™™"
und eine Diagonalmatrix
¥ = diag(o1,09, ...,0p)eR™*" mit p = min{m, n}.

Hierbei ist VT die transponierte Matrix zu V und die Eintrige der ¥-Matrix, o, werden als
Singuldrwerte der Matrix A(t) bezeichnet. Diese sind positiv und absteigend geordnet:

012022 ..20,2>0.

Die Spaltenvektoren von U und V' sind orthonormal, sodass gilt:
vut = Uv'u=1
vvt = viv =1

Die Losung eines linearen Gleichungssystems (Gl. 4.35) berechnet sich fiir eine invertierbare
Matrix A(t) mit der Singulirwertzerlegung A(t) = ULXVT durch
—1 7\ —1 - uiT - C
b(t) = A1) - c(t) = (USVT) " c(t) =

i=1

;. (4.38)

op)

1

Dabei ist die Inverse der Diagonalmatrix 3 durch die reziproken Werte von ¥, -, gegeben und

b(t) entspricht der gesuchten Gewebe-Residuenfunktion.

Wie bei der Fouriertransformation wiirden auch hier die hochfrequenten Rauschanteile zu star-
ken Oszillationen in der Losungskurve b(t) fithren. Die kleinsten Werte von o werden nur durch
das Rauschen bestimmt und besitzen keinen physiologischen Informationsgehalt. Dies fiihrt oft
zu Ergebnissen, die im biomedizinischen Kontext nicht sinnvoll sind (Abb. 4.12).
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Abbildung 4.12: Die logarithmische Darstellung einer simulierten nicht-regularisierten Losung b(t) des linearen
Gleichungssystems (Gl. 4.35) in Abhéngigkeit der Zeit. Der Vergleich zwischen der vorgege-
benen Losung b(t) (gestrichelte Linie) und der berechenten Losung b(t) (durchgezogene Linie)
weist darauf hin, dass die Existenz hochfrequenter Rauschanteile in A™'(¢) zu starken Oszilla-
tionen in der damit berechneten Losung fiihrt. Die nicht-regularisierte Losung b(t) wurde mit

einer gemssenen reprisentativen Carr(t), ihrer zugehorigen Cgewebe(t) und einer vorgegebenen
b(t) als e FHTT (gestrichelte Linie) nach Gl. 4.38 simuliert. Dafiir wurden folgende Parameter

verwendet: TMTT = 3 s, rBF =1 #éom und ein typischer SNR-Wert im Lungengewebe
von 20 [Ris04].

Der Einfluss der kleinen Singulidrwerte kann beispielsweise mit der Regularisierungsmetho-
de der abgeschnittenen SVD oder mit Tikhonov-Regularisierungsmethoden, verringert werden,
wodurch das oben erwihnte, schlecht-gestellte Problem (Gl. 4.35) stabilisiert werden kann.

4.5 Stabilisierung schlecht-gestellter Probleme

4.5.1 Abgeschnittene SVD

Der Vorteil der abgeschnittenen SVD (tSVD)'? liegt darin, dass ein Schwellenwert ¢ eingefiihrt
werden kann. Unterhalb dieses Wertes werden die Kehrwerte aller Singuldrwerte in Gl. 4.38 (Ui
< q) vor der Berechnung von b(t) gleich Null gesetzt. Dadurch kann der Einfluss der hochfrequenz—
ten Rauschanteile der Gleichung 4.35 eliminiert werden. Auf diese Weise wird mathematisch eine
Losung erhalten, die im Sinne der Minimierung des kleinsten Fehlerquadrates die bestmogliche
Losung fiir das lineare Gleichungssystem (4.35) darstellt [Pre99].

Die Schwierigkeit bei dieser Methode besteht nun darin, einen Schwellenwert ¢ fiir o zu fin-
den, der den Einfluss des Rauschens minimiert, aber gleichzeitig moglichst wenig physiologische
Informationen unterdriickt. Es besteht dabei entweder die Moglichkeit, g auf einen festen Wert
zu setzen (Abb. 1.13), was eine schnelle und in homogen perfundierten Bereichen hinreichend

Bengl.: truncated singular value decomposition
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genaue Losung bietet, oder die Schwelle an das vorhandene SNR anzupassen. Ein geeigneter
Wert fiir ¢ kann beispielsweise durch Simulationsrechnungen bestimmt werden [van87].

by(t) W.E]

o2
0 5 10 15 20

Zeit[s]

Abbildung 4.13: Dargestellt ist der simulierte Verlauf einer mittels tSVD berechneten Losung b(¢) in Abhéingig-
keit der Zeit. Die by (t) wurde mit einer gemessenen reprisentativen Carr(t), ihrer zugehdrigen
CGewebe(t) und einer vorgegebenen b(t) als e™ FNTT (gestrichelte Linie) nach Gl. 4.38 simuliert.
Vor der Berechnung der Losung bq(t) wurde der Schwellwert ¢ nach @stergaard et al. [Ps96D]
gleich 20% des Maximalwertes des Singuldrwerte omax gesetzt und folgende Parameter wurden
fiir die Simulation verwendet: rMTT = 3 s, rBF =1 #ﬁw und ein typischer SNR-Wert
im Lungengewebe von 20 [Ris04].

Die Anwendung dieser Regularisierungsverfahren auf dynamische MRT-Datensétze wurde be-
reits umfassend untersucht [¥s96b| und seine Uberlegenheit gegeniiber der Anwendung des Fou-
riertheorems demonstriert [Smi00, Liu99, Wir00].

Wie umfassende Simulationsrechnungen belegt haben, liefert tSVD im Allgemeinen stabile Lo-
sungen. Die Methode weist allerdings zwei Schwachstellen auf:

e Liegt die Ankunftszeit des Bolus im arteriellen Voxel und im Gewebe zu weit auseinander
(> 1-2 s), wird der regionale Blutfluss systematisch unterschétzt [Cal00].

e Auflerdem fiihrt die Empfindlichkeit der tSVD gegeniiber der Dispersion auch zu einer
Unterschitzung des regionalen Blutflusses [Ds96a].

4.5.2 Tikhonov-Philips Regularisierungsmethode

Anfang der sechziger Jahre des 20. Jahrhunderts entwickelten Philips [Phi61] und Tikhonov
[Tik63] unabhingig voneinander ein Verfahren zur Losung der Fredholm’schen Integralgleichung
1. Art, das als Tikhonov-Phillips-Regularisierungsmethode (T-Reg) bezeichent wird.

Bei dieser Methode wird eine Ndherungslosung by (t) des linearen Gleichungssystems 4.35 durch
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Igli{)l $x(b(t)) mit dem Tikhonov-Phillips-Funktional
>

Fa(0(t)) = ||A() - b(t) — c(®)II3 + X*Q*(b(1)) (4.39)

bestimmt. Der in diesem Funktional auftretende Regularisierungsoperator 2(b(¢)) wird als Straf-
term bezeichnet und A ist der Regularisierungsparameter. Uber den Strafterm kénnen gewisse
Zusatzinformationen iiber die Losung in Form eines weiteren Gleichungssystems,

L-b(t)=r, (4.40)

der Residuumsnorm ||A(¢) - b(t) — c(t)|| hinzugefiigt werden. Dabei ist der Term L ein Diffe-
rentialoperator, der iiblicherweise als eine Einheitsmatrix 1 oder eine Differentialmatrix erster
Ordnung Lq:

1 -1 0 O

L= 0 -1 1 O

Ly =

verwendet wird.

Mit diesen Zusatzinformationen konnen bestimmte Nebenbedingungen an die Losung gestellt
werden, wodurch die gesuchte Losung moglichst glatt werden oder die Elemente des Losungs-
vektors betragsmiflig moglichst klein werden sollen. Letzteres kann durch die spezielle Wahl von
r = 0 realisiert werden. Damit wird sich Gl. 4.39 zu:

Fa(0(t) = [|A() - b(t) — c()|13 + AL - b()]13 (4.41)

Bei der T-Reg wird ein schlecht-gestelltes Problem stabilisiert, indem die Singuldrwerte o; mit
einem Faktor f;(o, \) gewichtet werden, sodass der Einfluss der kleinen Singulérwerte verringert
werden kann:

b(t) =Y filo, A)Qiijcvi- (4.42)
i=1 ¢

Der Wichtungsfaktor f;(o, ) wird als Regularisierungsfilter bezeichnet und ist folgendermaflen
definiert:

o?

filo,A) = O_ZQTZ)\ZQ (4.43)

Im Vergleich zu A\?, liegt der Wert des Regularisierungsfilters f;(o, \) fiir groBe Singulirwerte
nahe bei 1, sodass der Einfluss des Regularisierungsparameters A auf den entsprechenden Teil
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der Losung nur gering ist. Dagegen wird der Einfluss der kleinen Singulédrwerte o; auf die Losung
durch ausreichend grof§ gewéhltes A verringert.

Wahl des Regularisierungsparamters

Der Einfluss des Regularisierung auf die Losung des schlecht-gestellten Problems wird {iber einen
Regularisierungsparameter A gesteuert. Wenn A zu grofl gewéhlt wird, iiberwiegt der Einfluss
der Regularisierung ||L-b(t)||3. Dies fiihrt in der Regel zu einer zu glatten Losung. Im Gegensatz
dazu iiberwiegt der Einfluss des Fehlers in den Eingangsdaten ||A(t) - b(t) — c(t)||3 bei einem
klein gewahlten A. Dadurch berechnet sich eine zu sehr verrauschte Losung.

Es ist daher erforderlich ein Verfahren zu finden, das einen optimalen Regularisierungspara-
meter A\op¢ liefert. Generell gibt es hierfiir zwei Gruppen von Ansétzen:

e Gibt es Kenntnisse iiber die Grofle des Fehlers in den Eingangsdaten, so konnen diese
Informationen nach dem Morozov’schen Diskrepanzprinzip [Mor66] genutzt werden, um
damit den optimalen Regularisierungsparameter zu bestimmen.

e In vielen Féllen sind allerdings keine Informationen iiber die Grofle des Fehlers in den
Eingangsdaten vorhanden. Ein optimaler Regularisierungsparameter Aop¢ kann in solchen
Fallen mit einem Verfahren bestimmt werden, das ohne diese Kenntnisse auskommt.

Das L-Kurven-Kriterium und das Residual-Funktions-Modell sind zwei Methoden aus der zwei-
ten Gruppe, die hier vorgestellt werden.

L-Kurven-Kriterium

Das L-Kurven-Kriterium (LCC)! ist ein graphisches Werkzeug zur Bestimmung des optimalen
Regularisierungsparameters, das zum ersten Mal im Jahr 1993 von Hansen [Han93| eingefiihrt
wurde. Bei LCC wird das Verhalten der Losung des linearen Gleichungssystems b(t) fiir unter-
schiedliche Werte des Regularisierungsparameters ny untersucht, indem der Strafterm ||L-b(t)||3
gegen die Residuumsnorm ||A(t)-b(t) —c(t)||3 in einer doppeltlogarithmischen Darstellung aufge-
tragen wird (Abb. 4.14). Hierbei werden zur Vereinfachung weiterer Berechnungen nach Hansen
[Han93] die Residuumsnorm und der Strafterm zu p(A) und n(\) zusammengefasst:

p(N) = [JA®) - b(t) — c(t)I[3,
n(N) = |IL-b@)ll3-

Mengl.: L — curve criterion
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Abbildung 4.14: (a) Doppeltlogarithmische Darstellung einer simulierten L-Kurve. Hierbei ist der Strafterm
n(A) = ||L - b(t)||3 gegen die Residuumsnorm p(A) = [|A(t) - b(t) — c(t)||3 in Abhingigkeit
des Regularisierungsparameters A aufgetragen. In (b) ist die zugehorige Kriimmungskurve zur
L-Kurve, k(\), als Funktion des Regularisierungsparameters A dargestellt, wobei die A-Werte
logarithmisch aufgetragen sind. Bei der Methode des L-Kurven-Kriteriums wird anhand der
Wahl des Regularisierungsparameters ein Optimum zwischen zu verrauschter Losung (Akiein)
und zu glatter Losung (Agrog) gefunden. Der optimale Regularisierungsparameter Aopt befindet
sich in der L-Kurve an einer Stelle mit grofter Kriimmung. Das Aopt ist sowohl in (a) als auch
in (b) mit einem Kreuz-Symbol gekennzeichnet.

Der Name dieser Methode, ,,[-Kurven-Kriterium®, beruht auf der Art der Darstellung, die
zu einem ,,L“-férmigen Kurvenverlauf fiihrt. Dabei wird die Kurve mit zunehmenden Regula-
risiserungsparameter A von einem steilen Teil links oben zu einem flachen Teil rechts unten
durchlaufen. Der steile Teil entspricht den zu wenig geglédtten Losungen, wéihrend im flachen
Teil die Losungen zu sehr gegliattet sind (Abb. 4.14).

Der optimale Regularisierungsparamter wird bei LCC bestimmt, in dem ein Kompromis zwi-
schen dem zu geringen Glédtten und zu starken Glitten gefunden wird. Basierend auf dieser
Idee, befindet sich der optimale Regularisiserungsparameter in der L-Kurve an der Stelle, die
die grofite Kriimmung hat. In der praktischen Realisierung wird die Kriitmmung der L-Kurve als
Funktion x(A) [Han01, Han93]:

FOV') =) (4.44)
()2 + (P(1)?)3

dargestellt und dann der optimale Regularisierungsparameter Agp¢ durch das Maximum der
k(A)-Kurve bestimmt. Hierbei sind p(A) und 7(\) wie folgt definiert:

p(A) = Inp(N),
A(A) = Inn(A).

Zur Bestimmung von Agp¢ wurde von Hansen vorgeschlagen, dass 200 logarithmisch verteilte

k() =
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A-Werte, A\g, zwischen Apin = 107°-0max und Apax = Omax unetrsucht werden [Han07):

>\max k—1
Mo = Amin (5 ) ™A T (4.45)

)\min

wobei opax den Maximalwert der Singuldrwerte der Matrix A(t) bezeichnet und k wie folgt
definiert ist:

k=1,2,3,..,n. (4.46)

Anhand von zwei Zusatzkriterien wurde die LCC-Methode fiir die Lunge optimiert. Die modi-
fizierte Variante davon wurde MLCC genannt. Das Residual-Funktions-Modell (RFM) ist eine
alterative Methode zum LCC fiir die Bestimmung des optimalen Regularisierungsparameters
Aopt, das im Jahr 2007 von Fieselmann et al. [Fie07] entwickelt wurde.

Residual-Funktions-Modell

In dieser Arbeit wird eine modifizierte Variante der RFM-Methode verwendet. Hinter dieser
Methode steckt die Idee, dass die regularisierte Losung des linearen Gleichungssystems by (t) mit
dem kleinsten Regularisierungsparameter A bestimmt wird, mit dem by(¢t) bestimmte Bedin-
gungen erfiillt. Diese Bedingungen werden mit Hilfe von Vorwissen definiert. Im Rahmen dieser
Arbeit wurden diese Bedingungen wie folgt gewéhlt:

e Zunichst wird ein Schwellenwert bgchwellenwert fir die Losung b(t) definiert. Der kleinste
Zeitpunkt ¢, fiir den die regularisierte Losung by kleiner als bschwellenwert (t) wird, wird als
tschwellwert Dezeichnet. Fiir die Zeitpunkte ¢ kleiner als tgchwellenwert muss die Losungskurve
by einen zeitlich monoton abfallenden Verlauf haben. Diese Bedingung gewdihrleistet ein
Auswaschen der KM-Konzentration.

e Die Werte der regularisierten Losungskurve by (t) werden ab einem bestimmten Zeitpunkt ¢
> tschwellwert Klein und damit vom Rauschen stark beeinflusst sein, sie beinhalten dement-
sprechend wenig physiologische Informationen. Da diese Werte die erste Bedingung nicht
erfiillen kénnen, gilt fiir sie die einfachere Bedingung, dass sie stets kleiner als bgchweiienwert
sein miissen.

Somit hat RFM nur einen freien Parameter bgepyelienwert; durch den die Starke der Regulari-
sierung gesteuert wird. Bei dieser Methode wurde die Stéirke der Regularisierung bschwellenwert
fiir einen bestimmten simulierten MRT-Datensatz der Lunge (SNR = 20, rPBF = 90 #éoml’
rMTT = 3 s) so gewihlt, dass diese Methode das gleiche mittlere optimale Aopy wie MLCC liefer-
te. Dieser bschwellenwert Wurde daher in der vorliegenden Arbeit gleich 11.5% des Maximalwertes

der Singuldrwerte der Matrix A gesetzt:

bSchwellenwert =11.5% - bmax-



4.6 Numerische Simulationen 81

1,0

0,8

0,6

0,4

byt [W.E.]

0,2

b Schwellenwert [

0,0 |

Schwellenwert |
0 5 10 15 20
Zeit [s]

-0,2

Abbildung 4.15: Darstellung des simulierten zeitlichen Verlaufes einer mit RFM berechneten Losungskurve
bx(t). Durch die horizontale durchgezogene Linie wird bschwellenwers gekennzeichnet, der als
11.5% - bmax(t) definiert ist. Der kleinste Zeitpunkt, der diesem bgchwellenwert zugeordnet ist,
wird als tschwellenwert definiert und ist als durchgezogene vertikale Line eingezeichnet. Die Da-
tenpunkte der Losung by (t) vor dem Zeitpunkt tschwellenwert mMiissen monoton abfallen, damit
diese Losungskurve ein schnelles und homogenes Auswaschen der KM-Konzentration beschrei-
ben kann. Die Datenpunkte nach tschwellenwert miissen kleiner als bschwellenwert Sein. Die Losung
bx(t) wurde mit einer gemssenen repriisentativen Carr(t), ihrer zugehdrigen Cgewebe(t) und
einem vorgegebenen b(t) als e TMTT (gestrichelte Linie) nach Gl. 4.42 simuliert. Dafiir wurden
folgende Parameter verwendet: rMTT = 3 s, rBF =1 #{l)om und ein typischer SNR-Wert
im Lungengewebe von 20 [Ris04].

4.6 Numerische Simulationen

Zur Validierung der beschriebenen Regularisierungsmethoden (tSVD, LCC, MLCC und RFM),
wurden mit einer einfachen exponentiell abfallenden Gewebe-Residuenfunktion R(t) = e_ﬁ,
22 rPBF-, 2 rMTT- und 30 SNR-Werten (Signal-zu-Rausch-Verhiltnis)'® insgesamt 1320 MRT-
Lungendatensétze simuliert, wobei fiir jede Kombination von rPBF, rMTT und SNR 10000
Durchlaufe durchgefiihrt wurden. Als Maf fiir die Genauigkeit der Regularisierungsmethoden
wurde aus den gesamten Simulationsdurchldufen ein Mittelwert fiir den jeweiligen Lungenperfu-
sionsparameter berechnet. Die Prézision dieser Regularisierungsmethoden wurde durch die dabei
ermittelte Standardabweichung charakterisiert.

Fir die Simulationen wurden rPBF-Werte zwischen 90 und 250 Lll gewahlt. Mit die-

man-100m

ser Auswahl konnten sowohl die mittels dynamischer Ho!>0O PET von Schuster et al. [Sch95]
gemessenen Werte des rPBF von 121 + 30 —2_ heriicksichtigt werden, als auch die mittels

main-100ml

dynamischer MRT von Fink et al. [Fin04] gemessenen Werte des 7PBF von 290 + 139 ™

min-100ml*

Die rMTT-Werte von 3 s und 5 s sind représentative rMT7T-Werte, die als zeitliche Differenz

5 . :
YBengl.: signal — to — noise
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zwischen den Ankunftszeiten des Bolus der KM-Konzentration in der Pulmonalarterie (PA)
und in der Pulmonalvene (PV)!7 in 30 MRT-Lungendatensitzen (10 gesunde Probanden, 10
PE!%- und 10 COPD'-Patienten) gemessen wurde (Tab. 4.2).

Ein r MTT-Wert von 3 s wurde den gesunden Probanden ermittelt, bei denen keine Erkran-
kungen im Lungengewebe festgestellt wurde. Bei ihnen Lungenpatienten wurden » MTT-Werte
von 5 s gefunden. Bei denen benétigt das Kontrastmittel nach der Anflutung in das Lungenpa-
renchym eine um etwa zwei Sekunden ldngere Transitzeit, bis es das Lungenparanchym verlésst.
Aufgrund der geringen Massendichte® der Lunge [Glo96] (in Expiration: 0,29 —Z3 und in Inspi-
ration: 0,26 Cm%), die nur etwa ein Viertel der Dichte aller anderen Gewebe im Ko6rper betrégt
und aufgrund der damit verbundenen geringen Spindichte, ist das SNR im Lungengewebe we-
sentlich geringer als das in der Pulmonalarterie. Im Rahmen dieser Arbeit wurden 30 (ngngr)
logarithmisch verteilte SNR-Werte zwischen 10 und 300 untersucht, die wie folgt logarithmisch
verteilt waren:

SNRmax k=1

SNRk = SNanjn (W) nsNR 1 s (447)

wobei k zwischen 1 und ngng = 200 liegt:
k=1,2,3,...,ngNR- (4.48)

Auf diese Weise konnte sowohl der von Risse [Ris04] angegebene SNR-Wertebereich bertick-
sichtigt werden, als auch der Einfluss der Erhohung des SNR-Wertes auf die Genauigkeit der
Bestimmung der Perfusionsparameter mit den Regularisierungsmethoden (tSVD, LCC, MLCC
und RFM) untersucht werden.

MRT-Datensatze der Lunge

Aus den in Tab. 4.2 aufgelisteten MRT-Lungendatensitzen wurden 30 Cayp(t)-Kurven gewon-
nen, deren Mittelung als reprisentative Eingangsfunktion Carr(¢) fiir die Simulationen verwendet
wurde.

Tabelle 4.2: Ubersicht iiber die in dieser Arbeit verwendeten MRT-Lungendatensiitze.

Lungenerkrankung Geschlecht Gewicht  Alter
[weiblich/ménnlich] [kg] [Jahr]

Probanden keine 4/6 63 £23 26=+4
Patienten PE 5/5 7+ 17 52+ 8
Patienten COPD 2/8 80+ 12 56 +6

Mit der Verwendung dieser repréasentativen Carr(t) musste fiir die Simulationen keine Annah-
men iiber die Form der Eingangsfunktion und ihren SNR-Wert gemacht werden. Fiir die Be-

engl.: pulmonary artery

Yengl.: pulmonary vein

¥PE: Pulmonalembolie

9COPD: chronische obstruktive Lungenerkrankung

20Die Masse der Lunge einschlieBlich dem Blut in arteriellen und vendsen Gefifien liegt typischerweise in der
Groflenordnung von 1 kg [Kun00]. Das Lungenvolumen betriigt endexpiratorisch etwa 3,4 1 und expiratorisch
etwa 3,9 1 [Glo96]. Damit betrégt der mittlere Massendichte zwischen 0,26 %y und 0,29 —%5.
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rechnung der reprisentativen Carp(t) wurden die Lungendatensitze verwendet, die im Rahmen
einer Probanden- bzw. Patienten-Studie an einem 1,5 T Ganzkorper-Tomographen (Magnetom
Symphony, Siemens Medical Solutions, Erlangen, Deutschland) akquiriert wurden.

Der Ganzkorper-Tomograph war mit einem Quantum Gradientensystem (maximale Gradien-
tenstirke Guax = 30 %T, maximale Gradientenanstiegsrate (slew rate) spmax = 125 TZ?ZS) aus-
gestattet und befand sich bis August 2008 am Deutschen Krebsforschungszentrum (DKFZ) in
Heidelberg. Zum Empfang des MR-Signals wurde eine Kombination aus zwei Riickenspulen-

Arrays und zwei 4-Element Phasen-Array Korperspulen verwendet.

Die dynamische Bildgebung zur Perfusionsmessung wurde mit einer 7;-gewichteten 3D-FLASH-
Sequenz mit folgenden Parametern durchgefiithrt: TE/TR/Flipwinkel: 1,92 ms/0,81 ms/40°,
FOV = 500 x 216 mm?, Matrix 256 x 111, Schichtdicke 4 mm, Bandbreite 1220 Plivzel und
eine Zeitauflosung von 1,6 s. Gleichzeitig mit dem Beginn der Messungen erfolgte die Kon-
trastmittelinjektion mit einer Dosis von 0,05 m,’:gwl Korpergewicht GAd-DTPA (Magnevist, Bayer
Schering Pharma, Berlin, Germany), gefolgt von 30 ml Kochsalzlgsung. Alle Injektionen wurden
mit einem automatischen Injektionssystem (Spectris Solaris EP MR Injection System, Medrad,
Volkach, Germany) mit einer Injektionsrate von 5 ml/s in einer endinspiratorischen Atemanhal-
teperiode durchgefiihrt, um einen moglichst engen Bolus zu erhalten [Fin03, Fin04].

Datenanalyse

Die Auswertung der dynamischen MRT-Messung erfolgte mit LCC, MLCC, RFM und tSVD.
Hierbei wurde tSVD als eine Standardmethode verwendet, die von Risse [Ris04] fiir die Lun-
ge optimiert wurde. Alle diese Methoden wurden in der Programmiersprache Interactive Data
Language (IDL, Research Systems Inc., Boulder, USA) implementiert und wurden dann in eine
von F. Risse und T. A. Kuder entwickelte Software integriert. Die Software ist auch auf der
Programmiersprache IDI basiert und bietet die Moglichkeit zur ROI- und bildpunktbasierten
Berechnung der quantitativen Lungenperfusionsparameter rPBF, rPBV und rMTT. Fiir die
Auswahl der auszuwertenden Bereiches der MRT-Datensatzes wurden beide Lungenfliigel ma-
nuell segmentiert und mit Hilfe einer geeignet gewiihlten (ROI)?! eine Eingangsfunktion Sarg(t)
in einer mittleren Schicht des 3D-Datensatzes in der Pulmonalarterie definiert (Abb. 4.16).

Zlengl.: region of interest
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Abbildung 4.16: (a) Mittlere Schicht eines 3D-Datensatzes der Lungenperfusionsmessung eines gesunden Pro-
banden. Die Definition der Sarr(t) erfolgte durch das Einzeichnen einer ROI in der Pulmonal-
arterie (roter Pfeil). Beide Lungen wurden manuell segementiert, um zu vermeiden, dass grofe
GefiBe erfasst werden. (b) Arterielle Eingangsfunktion des Probanden Sair(t) aus (a). Die
Bestimmung der Nulllinie (MR-Signal vor Kontrastmittelinjektion) erfolgte manuell durch die
Bestimmung des Startpunktes der Bildaufnahme (Linie Nr. 1) und des letzten Datenpunktes
des Signal-Zeit-Verlaufes vor der Kontrastmittelinjektion (Linie Nr. 2).

Bei der Lungensegmentierung diirfen keine grofien Lungengefifie eingeschlossen sein, die zur
Uberschétzung der Perfusionsparameter fithren (Abb. 4.16.a). Die Berechnung der Konzentration-
Zeit-Verlaufe des Kontrastmittels erfolgte ROI- und bildpunktbasiert unter der Annahme eines
linearen Zusammenhangs nach Gl. 4.8. Die dazu notwendige Bestimmung der Nulllinie Sy wurde
manuell durch das Festlegen des Startpunktes der Bildaufnahme (Abb. 4.6.b, Linie Nr. 1) und
des letzten Datenpunktes vor der Kontrastmittelinjektion (Abb. 4.6.b, Linie Nr. 2) durchgefiihrt.

Die Quantifizierung erfolgte mittels der Indikator-Verdiinnungs-Theorie unter der Annahme,
dass wéhrend der ersten Passage des Kontrastmittels durch die Lunge kein Kontrastmittel die
Kapillaren verliasst. Da der Anteil an austretendem Plasma in den Extrazellularraum der Lun-
ge relativ gering ist, kann in guter Ndherung von der Richtigkeit dieser Annahme ausgegangen
werden [Ste94].

Berechnung des reprasentativen KM-Konzentration-Zeit-Verlaufes Cir(t)

Der reprisentative KM-Konzentration-Zeit-Verlauf Ca1p (t) wurde iiber 30 gemessene KM-Konze-
ntration-Zeit-Verldufe gemittelt (Abb. 4.17), indem die Kurven auf der Zeitachse in Einheiten
von der Zeitauflosung der Aufnahmen (1,6 s) soweit nach links verschoben wurden, bis bei allen
die Anflutung der KM-Konzentration in die Pulmonalarterie zum gleichen Zeitpunkt nachgewie-
sen werden konnte.
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Abbildung 4.17: Reprisentative Carr (). Der zeitliche Verlauf der KM-Konzentration entspricht dem gemittel-
ten Verlauf fiir 30 MRT-Datensiitze (10 gesunden Probanden, 10 PE- und 10 COPD-Patienten).
Diese reprisentative Carr(t) wurde fiir die Simulationen verwendet.

Zwischen den AIFs der gesunden Probanden und der Lungenpatienten wurde kein Unterschied
festgestellt. Eine Mittelung iiber 30 gemessene KM-Konzentration-Zeit-Verliufe konnte daher
durchgefiihrt werden.

Beriicksichtigung des Rauschens in den simulierten Konzentration-Zeit-Kurven des
Lungengewebes

Die unverrauschte simulierte Konzentration-Zeit-Kurve fiir das Lungengewebe Cgewebe () wurde
nach Gl. 4.24 durch die Faltung der gemessenen repriisentativen Carr(t) mit einer vorgegebenen
Losungskurve 7PBF - R(t) berechnet. Fiir das Erzeugen einer verrauschten Konzentration-Zeit-
Kurve C’E’}eervrvzgzcm(t) wurde zu CGewebe(t) €in Rice-verteiltes Rauschen mit einem nach Gudb-
jartsson [Gud95] definierten Standardabweichungsparameter o addiert:

CEE () =\ (CBtle (1) + 7o) + (CEERE (1) + tmosive) (4.49)
verrauscht

Im Allgemeinen kann die Konzentration-Zeit-Kurve C (t) nur reale Anteile haben. Damit

Gewebe
vereinfacht sich Gleichung 4.49 zu:

2

Cézrvf;?e%SeCht(t) — \/( ggal'lebe(t) + O.Real)2 + (O.Imaginér) (450)
Das SNR von Cgrrauscht (1) wird wie folgt definiert:
C t
SN = 28X Cenave(t)) (4.51)
g
verrauscht verrauscht

wobei max(CEapscht(t)) das Maximum von CEomais(t) bezeichnet und o ein Rauschvektor

mit normalverteilten Eintragen ist, deren Anzahl der Menge der Datenpunkte von Cé%ﬂ;igsecm(t)
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entspricht.

Einfluss der Charakterisierung der Form der Gewebe-Residuenfunktion auf die
Lungenperfusionsparameter (rPBF, rPBV, rMTT)

In den Simulationen wurde bei jedem Durchlauf eine Losungskurve b(¢) mit tSVD nach Gl. 4.38
und mit LCC, MLCC und RFM nach Gl. 4.42 fiir das lineare Gleichungssystem (4.35) berechnet.

e Berechnung der Varianz
Zunéchst wurde fiir die Varianz der regularisierten Gewebe-Residuenfunktion aus dem
Quotienten der berechneten Losungskurve b(¢) und der vorgegebenen rPBF' abgeleitet. Als
Ma# fiir die Giite der Regularisierungsmethoden bei der Charakterisierung der Form der
Gewebe-Residuenfunktion wurde die Abweichung der regularisierten Gewebe-Residuenfun-
ktion Ryegvon der vorgegebenen Residuenfunktion Ryorgeg. (t) = e~ 7MTT als Varianz bere-
chent:
1 @ 2
Var (Rueg (1), Rvorges. () = — > (Rreg(t) = Ruorges. (1) (4.52)
i=0

wobei n die Anzahl der Datenpunkte der Gewebe-Residuenfunktion bezeichnet.

e Berechnung der Perfusionsparameter
Der Einfluss der Regularisierungmethoden auf die Charakterisierung der Gewebe-Residuen-
kurve kann direkt mit der Berechnung von rPBV und indirekt mit der Berechnung von
rMTT verkniipft werden. Hierzu wird der Quotient aus der Fliche unter der KM-Konzentr-
ationskurve im Gewebe und der Fliche unter der KM-Konzentrationskurve in der Pulmo-
nalarterie in Gl 4.30 nach Gl. 4.24 durch rPBF - [° R(t')dt’ ersetzt. Somit ergibt sich
rPBV zu:

rPBV = / rPBF - R(t')dt' = rPBF - / R(t')dt'. (4.53)
0 0

Fiir die Vereinfachung der weiteren Berechnungen wird p in Gl. 4.30 als 1 % angenommen.

Aufgrund des vorhandenen Rauschens in den Eingangsdaten kénnen die mittels tSVD,
LCC, MLCC und RFM berechneten regularisierten Losungskurven keinen monoton abfal-
len Verlauf iiber den gesamten Zeitbereich aufweisen (Abb. 4.18). Fiir die Ermittlung der
Lungenperfusionsparameter wurden die berechneten regularisierten Losungskurven b(t) da-
her nach jedem Durchlauf ab ihrem zweiten Nulldurchgang abgeschnitten. Dadurch wird
der Einfluss der vorhandenen Schwankungen im hinteren Teil der Losungskurve auf die
Berechnung des rPBV verringert.
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Abbildung 4.18: Berechnung des rPBV bei einer exemplarisch berechneten regularisierten Losungskurve b(t)
mit Schwankungen in hinteren Teil. Der Verlauf der b(¢)-Kurve ist nicht {iber den gesamten
Zeitbereich monoton abfallend. Die b(t)-Zeit-Kurve wird nach ihrem 2. Nulldurchgang abge-
schitten, um der Einfluss des Rauschens in den Eingangsdaten direkt auf die Berechnung des
rPBV und damit indirekt auf rMTT zu verringern.

rPBYV berechnet sich als Fldche unter der abgeschnittenen Losungskurve. Aus dem Produkt die-

ses Wertes mit %88% folgt eine Einheit von 1Ll fiir rPBV . Der Maximalwert der berechenten

00ml
Losungskurve wird als rPBF ermittelt. Aus dem Produkt dieses Wertes mit % X 188% folgt
ein rPBF-Wert mit der Einheit —2t_ Nach Gleichung 4.16 berechnet sich die rMTT-Wert,

min-100ml *
der nach der Multiplikation mit 60 s in Einheiten von Sekunden angegeben wird.

Bei den realen MRT-Lungendatensétzen wurden die Losungskurven ebenfalls wie oben beschrie-
ben abgeschnitten und die Lungenperfusionsparamter aus den abgeschnittenen Losungskurven
berechnet.

4.7 Zusammenhang zwischen Signalintensitdt und
Kontrastmittelkonzentration

Die Quantifizierung der Lungenperfusion kann mit Hilfe der KM-Konzentration-Zeit-Verldufe
erfolgen, die aus Perfusionsmessungen mittels Bolus-Tracking gewonnen werden. Dabei ist es
zunéchst unerheblich, ob die Daten aus T;- oder T5-gewichteten Aufnahmen stammen.

Eine wichtige Vorraussetzung fiir die Anwendbarkeit dieser KM-Konzentration-Zeit-Verlaufe
fir die Quantifizierung der Lungenperfusion ist das Gleichsetzen der in der IVT beschriebe-
nen KM-Konzentration mit dem mittels MRT gemessenen Signal. Es ist zu beachten, dass nicht
die KM-Konzentration direkt zu einem Anstieg des MR-Signals fiihrt, sondern die durch das
Kontrastmittel verursachte Verkiirzung der T;-Relaxationszeit der vorhandenen Wasserstoffpro-
tonen im Blut.
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Die Grofle der relativen Signaldnderung ist somit durch die Verdinderung der Ti-Relaxationszeit
gegeben, wobei das MR-Signal nicht linear von der T}-Relaxationszeit abhéngt [Web07, Sch02b].
Um einen linearen Zusammenhang zwischen der KM-Konzentration und der relativen Signal-
dnderung (Gl. 4.8) annehmen zu konnen, sollten nach Wilke et al. [Wil93] und Jerosch-Herold
et al. [Jer98] kleine Mengen an Kontrastmittel verwendet werden. Nikolau et al. [Nik04] be-
stimmte basierend auf den Kontrastmittel-Verdiinnungsreihen einen linearen Bereich zwischen
KM-Konzentration und dem MR-Signal fiir die Lungenperfusion von bis zu 0,05 m]?;"l Korper-
gewicht. Im Gegensatz dazu wurde die Kontrastmittelmenge bei Ohno [Ohn07] variiert, bis die
Perfusionsergebnisse mit einer alternativen SPECT-Methode iibereinstimmten und resultierten

in Bereichen bis 0,22 m]’;;d Korpergewicht fiir Patienten bis 70 kg und 0,035 m,:;"l Korpergewicht
mmol

fiir schwere Patienten. Puderbach et al. [Pud08] schlug eine Kontrastmittelmenge von 0,05 ™
Korpergewicht vor, fiir die eine lineare Annahme gelten sollte, wihrend Neeb et al. [Nee09] eine
signifikant kleinere Menge von 0,025 %"l verwendeten. Somit ist eine genaue Menge der ver-
wendbaren KM-Konzentration fiir die Perfusionsmessungen nicht bekannt, fiir die ein linearer

Zusammenhang zwischen der KM-Konzentration und dem MR-Signal gewéhrleistet ist.

Da die unter Umsténden falsche Annahme eines linearen Zusammenhangs einen grofien Ein-
fluss auf die berechneten Perfusionsparameter hat, ist es erforderlich fiir jede Pulssequenz den
Bereich zu bestimmen, in dem die lineare Zunahme des MR-Signals KM-Konzentration eine
giiltige Ndherung darstellt.

Fiir die Perfusionsmessungeen wird in der klinischen Routine die Pulssequenz ,, TWIST“?? einge-
setzt, die auf einer 3D-FLASH-Sequenz basiert. Zur Ermittlung des KM-Konzentrationsbereiches,
in dem ein linearer Zusammenhang zwischen dem MR-Signal und der KM-Konzentration be-
steht, wurde eine Messserie mit Magnevist®-dotierten wissrigen Losungen durchgefithrt, das
als Kontrastmittel fiir die Perfusionsmessung in der klinischen Routine verwendet wird. Hierzu
wurde zunichst eine Verdiinnungsreihe des Kontrastmittels Magnevist® mit reinem, doppelt
destilliertem Wasser hergestellt. Die Verdiinnungsreihe bestand aus 12 Falcon Réhrchen (Hohe
10 cm, Durchmesser 2,8 cm, Volumen 50 ml), die mit den Verdiinnungen von ﬁ bis Wloo an
Magnevist® in Schritten von ﬁ gefiillt waren. Pures Magnevist ist eine klare wisserige Losung
mit einer Konzentration von 0,5 % an Gadolinium. Gemé&fi Gl. 4.1 wird fiir alle Proben der
Verdiinnungsreihe ein linearer Zusammenhang zwischen ihren KM-Konzentrationen und dem
Kehrwert der daraus resultierenden Verkiirzung der 71-Relaxationszeiten angenommen:

11
Ty Tiyor

+rC (4'54)

Hierbei bezeichnet T4 yor die Relaxationszeit des reinen doppelt destillierten Wassers, das als
Basislosung verwendet wurde. Bezogen auf die T-Relaxationszeit der Basislosung kann fiir die-
se Proben die Gl. 4.8 fiir den Zusammenhang zwischen der relativen MR-Signalédnderung und
KM-Konzentration gelten.

Vor der Untersuchnung der Auswirkung einer KM-Anreicherung im Blut auf das MR-Signal
mit der TWIST-Sequenz wurden die Ti-Relaxationszeiten dieser Proben mit einer Segmented
Saturation Recovery turboFLASH mit aperiodischer Séttigung (APS-SSRTFL) gemessen, die

2Zengl.: time — resolved echo — shared angiographic technique
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erstmals von J. Schultz [Sch09] entwickelt wurde.

Segmented Saturation Recovery turboFLASH mit aperiodischer Sattigung (APS-SSRTFL)

Um einen T; -Kontrast geméfl Gl. 1.35 zu erzeugen, ohne dass eine lange Wartezeit nach der
Bildaufnahme bis zur vollstindigen Relaxation der longitudinalen Magnetisierung erforderlich
ist, wurde eine Saturation Recovery (SR)-Préparation anstelle einer Inversion Recovery (IR)-
Priparation gewihlt [Mar71, McD73]. Die SR-Technik hat den Vorteil, dass eine 90°-Préparation
der Magnetisierung erreicht wird. Bi-Feldinhomogenitéten fithren sonst dazu, dass die Relaxa-
tionskurve nicht prézise abgetastet werden kann. Auflerdem beeintréichtigt die Tatsache, dass
die Magnetisierung wihrend der Auslese in den Gleichgewichtszustand iibergeht, die Bildquali-
tat und die Kontrasteigenschaften der MR-Aufnahmen. Die APS-SSRTFL-Sequenz ist unemp-
findlich gegeniiber Bi-Feldinhomogenitéten, und die Bildqualitdt und die Kontrasteigenschaften
wurden durch die zentrale Umordnung und Segmentierung der k-Raum-Auslese verbessert.

Wie in [Boc97] vorgeschlagen wurde eine segmentierte 2D SR turboFLASH-Sequenz zur Ti-
Messung entwickelt. In Abb. 4.18 ist die Sequenz schematisch dargestellt.

HF-Anregung

TS
—>
90°
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>
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Abbildung 4.19: Sequenzschema der APS-SSRTFL. Nach einer nicht-selektiven 90°- Sattigung und einer varia-
blen Zeit T'S werden % k-Raum-Linien aufgenommen. Die Auslese wird Ng.g-mal wieder-
holt, um den gesamten Dagtensatz aufzunehmen. Die Séttigung erfolgt mit einem aperiodischen
Gradientenzug, um Effekte von Bi-Inhomogenitéiten zu minimieren. Durch eine zentrale Um-
ordnung der k-Raum-Zeilen wird der SR-Kontrast maximiert.

Damit eine effektive Sattigung der Magnetisierung auch in Regionen geringer El—Feldhomogenitét
sichergestellt ist, erfolgt die Séttigung mit fiinf aufeinanderfolgenden nichtselektiven 90°-Pulsen.
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Nach der ersten Anregung mit dem Flipwinkel 8 betrdgt die longitudinale Magnetisierung;:
MM = My - cos 8. (4.55)

Idealerweise ist 4 = 90° und damit Mz(l) = 0. Bei nicht-idealem Anregungsprofil (8 # 90°)
verschwindet die Longitudinalmagnetisierung nach diesem HF-Puls noch nicht vollstdndig. Ein
weiterer B-Puls reduziert die longitudinale Magnetisierung auf

M2 = MW . cos B = My - cos? 5. (4.56)

Die Wirkung von n aufeinanderfolgenden -Pulsen lasst sich durch einen effektiven Anregungs-
winkel B.g beschreiben:

M{™ = My - cos™ 8 = My - cos e = Besr = arccos(cos” §). (4.57)

Um durch die n g-Pulse keine Serie von Echos zu generieren, wurde eine aperiodische Puls-
Séttigungssequenz (APS) [Die76] eingesetzt: In der Préparationsphase werden n = 5 nichtse-
lektive 90°-Pulse mit einer Dauer von 300 us appliziert. Zwischen den Pulsen werden in alle
Raumrichtungen Spoilergradienten geschaltet, deren Dauer entsprechend einer geometrischen
Reihe ansteigt (1 ms, 2 ms, 4 ms, 8 ms und 16 ms). Durch die Spoiler wird die Transversalma-
gnetisierung dephasiert, sodass die durch den vorherigen 5-Puls in die Transversalebene gedrehte
Magnetisierung nicht durch die folgende Anregung wieder zuriick in die Longitudinalrichtung
gedreht wird. Die zeitlich ansteigenden Absténde zwischen den S-Pulsen verhindern zudem, dass
unerwiinschte Echos vorheriger HF-Pulse in der Nihe eines 5-Pulses entstehen und dadurch wie-
der longitudinale Magnetisierung erzeugt wird [Woe61, Kai74, Hen86].

Nach einer Wartezeit TS, in der die Longitudinalmagnetisierung M,(t) gem#f Gl. 1.35 rela-
xiert, erfolgt die Datenauslese mit einer FLASH-Sequenz mit einem Flipwinkel «. Die bei der
Datenauslese gemessene Signalintensitét ist abhéngig von TS und betragt

S = So'(1+((COS[3—1)'67%))-Sina'ei%
x My (1+ ((cosp—1)-¢ 1)) (4.58)

Fiir eine SR-Priparation gilt idealerweise 8 = 90" und damit cos3 = 0. Um den erzeugten
T-Kontrast aufrechtzuerhalten, werden die k-Raum-Zeilen zentral umgeordnet [Blu93], d. h.
die zuerst aufgenommenen Daten werden im k-Raum-Zentrum gespeichert. Wihrend der Aus-
lese mit einem niedrigen Anregungswinkel o nihert sich die longitudinale Magnetisierung dem
dynamischen Gleichgewicht der FLASH-Sequenz an, was sich durch eine ,Verschmierung® des
MR-Bildes in Phasenkodierrichtung bemerkbar macht. Durch die zentrale Umordnung weisen
spater aufgenommene k-Raum-Zeilen in der k-Raum-Peripherie einen T}-Kontrast auf, wahrend
die zentralen Zeilen, die im resultierenden MR-Bild kontrastbestimmend sind, den SR-Kontrast
besitzen. Um die Bildqualitat weiter zu verbessern, kann die Auslese auf Ngo; Segmente aufge-
teilt werden [Chi91], d. h. die Priaparation der Magnetisierung, die Wartezeit 7S und die Auslese
von %L‘Tr:;“ k-Raum-Linien werden Ngeg-mal wiederholt, bis der gesamte k-Raum gefiillt ist. In
Abb. 4.19 ist das Prinzip der zentralen Umordnung und der Segmentierung der k-Raum-Daten
schematisch fiir Ngeg = 3 und Npjpien = 21 dargestellt.
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Abbildung 4.20: Prinzip der Segmentierung und der zentralen Umordnung des k-Raums: Im gezeigten Beispiel
ist der k-Raum in drei Segmente unterteilt. Vor der Auslese jedes Segments wird die Prapara-
tion der Magnetisierung wiederholt. Bei einer zentralen Umordnung verlduft die Datenauslese
von der Mitte (k = 0) hin zum Rand des k-Raums.

Durch die APS ist die Praparation der Magnetisierung wenig empfindlich gegeniiber Bj-
Inhomogenitéten (Gl. 4.57). Der Anregungsflipwinkel o der FLASH-Datenauslese wird hingegen
durch diese Inhomogenitiaten beeinflusst. Allerdings dndert sich das Resultat der Ti-Anpassung
dadurch nicht, da die Inhomogenitéiten lediglich eine Skalierung der Signalintensitdt mit dem
fiir alle TS der T1-Messung gleichen Faktor sin o bewirken [Blu93].

T,-Bestimmung

Die T1-Messungen wurden mit der APS-SSRTFL-Sequenz an einem 1,5 T Ganzkorper-Tomogra-
phen (Magnetom Avanto, Siemens Medical Solutions, Erlangen, Deutschland) durchgefiihrt, das
mit einem Quantum Gradientensystem (maximale Gradientenstéirke Gpax = 40 %T, maximale
Gradientenanstiegsrate (slew rate) spmax = 180 7;”—WTLS) ausgestattet ist und sich am Deutschen
Krebsforschungszentrum (DKFZ) in Heidelberg befindet.

Als Probenhalter wurde ein Stiick Styropor verwendet, in dem die Proben senkrecht festgesteckt
wurden. Zur Messung wurde das Styropor mit den Proben in der Kopfspule positioniert. Fiir
die APS-SSRTFL-Messungen wurden die in Tab. 4.3 aufgelisteten Protokollparameter gewihlt.
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Tabelle 4.3: Protokollparameter fiir die Messungen mit der APS-SSRTFL-Pulssequenz
Protokollparameter Einheit

TR ms 6,2

TE ms 2,9

s ms 20-4000
FOV mm?  180x250
Matrix 192x256
Schichtdicke mm 5
Bandbreite Pljx = 200
Flipwinkel « ° 20
Mittelungen 1
Bildorientierung koronar

Fiir die Messungen wurden die TS-Zeiten von 20 bis 100 ms in 10 ms-Schritten, von 100 bis
1000 ms in 100 ms-Schritten und von 1000 bis 4000 ms in 500 ms-Schritten variiert. Fiir jede
Probe und T'S-Zeit wurde zunéchst die mittlere Signalintensitéit in einer ROI (Region of Interest)
mit einem Durchmesser von 2 cm bestimmt, die in der aufgenommenen koronalen 3D-Schicht
innerhalb der Probe platziert war. Diese 24 Signalintensititen wurden dann in Abhéngigkeit
von der TIS-Zeit einer nicht-linearen drei-Parameter-Kurve nach Marquardt [Mar63] angepasst.
Dabei wird der Abstand zwischen den Messpunkten und der Anpasssungskurve minimiert. Als
Basis diente die Signalgleichung der APS-SSRTFL Pulssequenz:

S(TS) = Ag — Ay -e T, (4.59)

wobei Ag und Ay die Parameter der Anpassungskurve waren. Der Vergleich mit Gl. 4.57 zeigt,
dass bei vollstédndiger Séttigung (cos 8 = 0) die beiden Parameter Ay und A; der Gleichgewichts-
magnetisierung My entsprechen. Ist die Sdttigung nicht vollsténdig (cos 8 # 0), gilt nach Gl
4.57 Ag = My, Ay = My - (1 — cos ) und der in der Priaparationsphase applizierte Flipwinkel 3
lasst sich damit aus der Relation

A
B = arccos(1 — =1). (4.60)

Ap
berechnen. Um die Auswirkung der Erhohung der KM-Konzentration in Blut auf das MR-
Signal der TWIST-Sequenz zu untersuchen, wurden die Signalintensititen dieser Proben mit
variierendem Flipwinkel von 5° bis 25° in 5 -Schritten mit einer TWIST-Pulssequenz gemessen.

TWIST-Pulssequenz

Zur genaueren Erfassung des zeitlichen Verlaufes der KM-Anreicherung in Blut wird in der
klinischen Routine die TWIST-Pulssequenz [Lau06] eingesetzt. Bei dieser Pulssequenz wird ba-
sierend auf der View-Sharing-Technik (Abschnitt 2.5.3) der k-Raum in zwei Segmente unterteilt
und das k-Raum-Zentrum, das den Bildkontrast bestimmt, wird h&ufiger als die peripheren
k-Raum-Anteile akquiriert (Abb. 4.21).
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Abbildung 4.21: k-Raum-Trajektorie der TWIST-Pulssequenz. (a) Der k-Raum wird in zwel Segmente, k-
Raum-Zentrum A und peripheren k-Raum B unterteilt. (b) Nach jeder HF-Anregung wird
anstelle des gesamten k-Raums entweder Teil A oder Teil B ausgelesen. Hierbei wird der
zentrale k-Raum, der den Bildkontrast bestimmt, im Vergleich zum &ufleren Bereich des k-
Raumes hiufiger gemessen und aktualisiert [Lau06]. Es handelt sich um eine 3D-Pulssequenz.
Die Ausleserichtung ist in dieser Abbildung parallel zur z-Richtung.

Fiir die Messung der Signalintensitéiten wurden die Proben mit einer Styropor-Halterung in
der Kopfspule positioniert. Die Messungen mit der TWIST-Pulssequenz wurden mit den in Tab.
4.3 aufgelisteten Protokollparametern durchgefiihrt.

Tabelle 4.4: Protokollparameter fiir die Messungen mit der TWIST-Pulssequenz
Protokollparameter Einheit

TR ms 2,04

TE ms 0,91
FOV mm? 300300
Matrix 224x 320
Schichtdicke mm 5
Bandbreite PI;; = 1115
Flipwinkel o ° 5-20
Mittelungen 1
Bildorientierung koronar

Die Bestimmung der Perfusionsparameter erfordert eine Umrechnung des gemessenen MR-
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Signals in die entsprechende KM-Konzentration, wobei ein linearer Zusammenhang angenommen
wird. Es stellt sich jedoch die Frage, wie grol der Einfluss dieser Annahme auf die Berechnung
der Perfusionsparameter in einem KM-Konzentrationsbereich ist, in dem das MR-Signal nicht
mehr linear mit zunehmender KM-Konzentration ansteigt.

In der Pulmonalarterie kommt der Bolus kompakt an, d. h. seine Breite ist minimal und seine
Hohe und somit die KM-Konzentration sind maximal. Die Problematik der Nicht-Linearitét ist
hier daher besonders grof3. Im Gegensatz dazu sind die Gewebekurven breiter, weil der Bolus auf
seinem Weg durch die Lunge dispergiert. Somit ist fiir diese Gewebekurven die lineare Annahme
zwischen dem MR-Signal und der KM-Konzentration in guter Néherung giiltig.

Bei der Berechnung der Perfusionsparameter in jedem Voxel des Lungengewebes wird die in
der Pulmonalarterie gemessene Signal-Zeit-Kurve verwendet. Der Fehler, der hier aufgrund der
ungiiltigen Annahme eines linearen Zusammenhanges in der umgerechneten Konzentration-Zeit-
Kurve auftritt, wirkt sich somit auf alle berechneten Perfusionsparameter aus.

Um diagnostisch aussagekriftige Perfusionsparameter zu erhalten, beschéftigten sich Risse et. al
[Ris06] in ihrer Arbeit mit der Dual-Bolus-Technik. Diese emdglicht die Messung einer Signal-
Zeit-Kurve in der Pulmonalarterie, in der ein linearer Zusammenhang gewéhrleistet ist. Hierbei
wurde die gesamte zu injizierender Kontrastmittelmenge nicht auf einmal, sondern in drei Raten
von (0,01 m]g(’l Korpergewicht als Prebolus, 0,04 mg(’l Korpergewicht als Hauptbolus und 0,08
Korpergewicht als Restbolus mit einem zeitlichen Abstand von 4,574+1,02 Minuten und

mmol
kg

9,41+£2,36 Minuten mit einer Injektionsrate von 4 m?l injiziert.

In Rahmen der vorliegenden Arbeit wurden numerische Simulationen durchgefithrt, um den auf-
tretenden Fehler bei der Bestimmung der Perfusionsparameter im Falle einer Nicht-Linearitét
zwischen dem MR-Signal und KM-Konzentration in der Pulmonalarterie abzuschétzen.

Numerische Abschédtzung des Fehlers aufgrund einer Nicht-Linearitat in der
Pulmonalarterie bei der Bestimmung der Perfusionsparameter

Fiir die Simulationen wurde zunéchst angenommen, dass die Linearitéit zwischen dem MR-Signal
und der KM-Konzentraion im Lungengewebe gilt. Die gemessenen Signal-Zeit-Kurven wurden
dieser Annahme entsprechend in Konzentration-Zeit-Kurven umgerechnet. Da der lineare Zu-
sammnehnag nur fiir kleine KM-Konzentrationen in der Pulmonalarterie gewéhrleistet ist, tritt
bei der Umrechnung der Signal-Zeit-Kurve fiir hohere KM-Konzentrationen ein Fehler auf, der
sich in der Berechnung der Perfusionsparameter fortpflanzt.

Basierend auf der FLASH-Signalgleichung (Gl. 2.34) wurde das MR-Signal fiir KM-Konzentratio-

nen zwischen 0 und 7 "”l'wl simuliert. Angelehnt an in-vitro Ergebnisse, bei denen fiir KM-

Konzentrationen unter 1 %"l eine Linearitdt zwischen dem gemessenen MR-Signal und der

KM-Konzentration nachgewiesen wurde (Abb. 5.13 a und Abb. 5.14 b), wurden in den Simula-
tionen die KM-Konzentrationen von 0 %"l bis 1 %‘)l in 0,25 %"Z—Schritten variiert und von
1 mmol pig 7 mmel iy 0,5 2ol Schritten.

Fiir das Simulieren eines gemessenen MR-Signals in der Pulmonalarterie bei einer T;-gewichten
Perfusionsmessung mit der TWIST-Pulssequenz, wurde zunéchst der T5-Term gleich 1 gesetzt
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und folgende Protokollparameter wurden gewihlt: TR = 2,04 ms und Flipwinkel von 10° bis 25°
in 5°-Schritten. Zusétzlich wurde ein Flipwinkel von 90° verwendet, mit dem sich das Simulieren
eines gemessenen MR-Signals realisieren lisst, das mit zunehmender KM-Konzentration ansteigt.
Als Konzentration-Zeit-Kurve wurde die in Abb. 4. 17 dargestellte repréisentative Carp(t) ver-
wendet.

Im kommenden Abschnitt wird beschrieben, wie im Falle einer Nicht-Linearitéit zwischen dem
MR-Signal und KM-Konzentration aus einer simulierten Signal-Zeit-Kurve eine Konzentration-
Zeit-Kurve berechnet wird. Im weiteren Verlauf wird die Abschitzung des Fehlers erlautert, der
bei den mit dieser Konzentration-Zeit-Kurve berechneten Perfusionsparametern auftritt.

Exemplarisch wird hier auf die Simulationen mit einem Flipwinkel von 15° eingegangen, der in
der klinischen Routine als Protokollparameter gewiihlt wird. Mit einem Flipwinkel von o = 15°
und KM-Konzentrationen von 0-7 %‘Jl wurde eine Signal-Konzentration-Kurve simuliert, die
als Sprasu(t) bezeichnet wurde. Bei den ertsen drei Datenpunkten dieser Signal-Konzentration-
Kurve ist der Signaldnderung linear proportional zur steigenden KM-Konzentration. Durch diese
Datenpunkte wurde eine Gerade mit einer Steigung von

Srrasu(t)[1] — Srrasu(t)[0]
C[1] — C|0]

Steigung = (4.61)
gelegt und iiber den gesamten Konzentrationbereich unter linearer Annahme extrapoliert. Hier-
bei sind Sprasu(t)[0], SrLasu(t)[1], C[0] und C[1] die 0-ten und 1-ten Elemente der Sprasm(t)
und der KM-Konzentration (Abb. 4.22).
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Abbildung 4.22:
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Darstellung des normierten simulierten MR-Signals in Abhéngigkeit der KM-Konzentration im
Falle einer Nicht-Linearitit Srrasu(t) bzw. einer Linearitét Siinear () zwischen dem MR-Signal
und der KM-Konzentration. Srr.asu(t) ist die simulierte MR-Signal-Konzentration-Kurve nach
Signalgleichung der FLASH-sequenz (Gl. 2.34). Bei Srrasu(t) steigt das simulierte MR-Signal
mit zunehmender KM-Konzentration nur bis zu einer KM-Konzentration von 0,5 m”l“’l linear
an und weicht nach dieser Konzentration von ihrem linearen Verlauf {iber den gesamten Kon-
zentrationsbereich ab. Basierend auf den ersten drei Punkten der Srr.asu(t)-Kurve bis zu einer
KM-Konzentration von 0,5 %"l wurde eine Gerade mit einer Steigung nach Gl. 4.59 simuliert.
Durch das Extrapolieren dieser Gerade iiber den gesamten Konzentrationbereich entstand die
Slinear (t)-Kurve, wodurch die Linearitéit zwischen dem MR-Signal und KM-Konzentration be-
schrieben wird. Die Simulationen wurden mit folgenden Parametern durchgefiihrt: TR = 2,04
ms und Flipwinkel von o« = 15" . Hierbei wurde der Ty -Term gleich 1 gesetzt.

Durch die Gewichtung der simulierten Signal-Konzentration-Kurve Sjipea;(¢)[¢] mit dem Quo-
tieten aus der reprisentativen Konzentration-Zeit-Kurve Carp(t) und dem Maximalwert dieser
Kurve max(Carr(t)) wurde eine Konzentration-Zeit-Kurve fiir den Fall der Linearitit erzeugt:

Clinear(t) = Slinear (t)[l]

Carr(t)

" max(Care (D) (4.62)

Hierbei ist Clipear(t) die zugehorige simulierte Konzentration-Zeit-Kurve zum i-ten Element der
Signal-Konzentration-Kurve Sypear(t)[7]. Die simulierte Konzentration-Zeit-Kurve Clipear(t) hat
dieselbe Anzahl an Datenpunkten wie die reprisentative Konzentration-Zeit-Kurve Cayp(t).
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Abbildung 4.23: (a) Darstellung eines normierten simulierten MR-Signals in Abhiingigkeit der KM-
Konzentration. Unter linearer Annahme zwischen dem MR-Signal und der KM-Konzentration
kann die Signal-Zeit-Kurve in die Konzentration-Zeit-Kurve umgerechnet werden. Zur Durch-
fiihrung der Simulationen mit einer realen Konzentration-Zeit-Kurve Carr(t), wurde die-
se Konzentration-Zeit-Kurve mit den zugehérigen Datenpunkten von Siinear(t) zu jeder
KM-Konzentration gewichtet. Somit konnte jeder KM-Konzentration eine Konzentration-
Zeit-Kurve zugeordnet werden. In (b) ist die zu einer Konzentration von 3 ™7 gehgri-

ge Konzentration-Zeit-Kurve zu sehen, deren Maximalwert von 14,1 dem Signalwert von

Shinear (t)[8] entspricht.

Der Maximalwert der Ciiyear(t)-Kurve entspricht dem Wert des Sjipear (C)[8]-Datenpunktes

und ist einer KM-Konzentration von 3 %"l zugeordnet.

Im néchsten Schritt wurde ausgehend von der simulierten Signal-Zeit-Kurve Sppasp(t) eine
Konzentration-Zeit-Kurve Crrasn(t) erzeugt. Da in diesem Fall kein direkter Zusammenhang

zwischen dem MR-Signal und der KM-Konzentration besteht, musste zunéchst die Sppasm(t)-

Kurve zwischen zwei vorgegebenen benachbarten KM-Konzentrationen von z. B. 2,5 m’;wl und

3 %"l interpoliert werden (Abb. 4.24.a, rot markierter Bereich).

Die Schritte der Interpolation mussten in Abhéngigkeit der Cap(t)-Kurve bestimmt werden,
damit jedem Datenpunkt dieser Kurve ein Datenpunkt der Cprasn (t)-Kurve zugeordnet werden
konnte.

o Clinear(t) [Z]

j| = /L 4.
Cll Steigung ’ (4.63)

wobel Clinear (t)[7] gleich Syinear(t)[i] ist (Abb. 4.24.a).
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Abbildung 4.24: Bestimmung einer Konzentration-Zeit-Kurve Crrasu(t) aus ihrer zugehérigen Signal-Zeit-
Kurve Srrasu(t) im Falle einer Nicht-Linearitéit zwischen dem MR-Signal und der KM-
Konzentration. Die in (a) dargestellte Signal-Konzentration-Kurve Srrasu(t) wird mit Hilfe
der Konzentration-Zeit-Kurve Clinear(t) nach Gl. 4.61 zwischen zwei benachbarten vorgege-
benen KM-Konzentrationen C(t)[j] und C(¢)[j + 1] in Schtitten von C(t)[é] interpoliert. Mit
jeder KM-Konzentration von C(t)[i] wird nach Gl. 4.62 ein Datenpunkt der Konzentration-
Zeit-Kurve Crrasu(t) simuliert. Die Datenpunkte der in (b) dargestellten Crrasu (t)-Kurve
entsprechen der mit Carr(t) gewichtetn Datenpunkte der Srrasmu(t)-Kurve bis zu einer KM-
Konzentration von 3 mmel

l

Nach diesem Schritt wurde nach den Indizes j und j+1 der zwei vorgegebenen KM-Konzentrationen
gesucht, die sich in unmittelbarer Nihe des C[i]-Wertes befinden. Abschlielend wurden die Da-
tenpunkte der Cprasm(t)-Kurve nach einer Geradengleichung y = m -z + b simuliert:

(SFLASH(t) [j + 1] — SrrLasu(t)[J]

Cl+1=Cl] ) - (C[i] = Clj]) + SeLasu(®)[j]  (4.64)

Crrasn(t)[7]
Hierbei sind Srrasu(t)[j] und Srrasu(t)[j+1] die entsprechenden Signalwerte der KM-Konzentrationen
C[j] und C[j + 1], die sich vor und nach der KM-Konzentration C[i] befinden.

Fiir die Abschétzung des auftretenden Fehlers bei der Bestimmung der Perfusionsparameter
wurden die Perfusionsparameter durch die Entfaltung der zu jeder KM-Konzentration simulier-
ten Cprasm(t) mit der verrauschten Gewebekurve C¥Irauscht(¢) herechnet. Hierbei wurde die
Gewebekurve durch die Faltung der reprisentativen Carp(t) mit einer einfachen exponentiellen

Gewebe-Residuenfunktion R(t) = e~ 7MTT berechnet.
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In diesem Kapitel werden zunéchst die Ergbenisse der simulierten sowie realen MRT-Lungendate-
nsétze prisentiert. Darauffolgend werden die Ergebnisse der numerischen Fehlerabschétzung bei
der Bestimmung der Perfusionsparameter aufgrund einer Nicht-Linearitét in der Pulmonalarterie
vorgestellt.

5.1 Validierung der Regularisierungsmethoden tSVD, LCC, MLCC
und RFM

5.1.1 Ergebnisse der simulierten MRT-Lungendatensatze
Optimierung des L-Kurven-Kriteriums

Beim L-Kurven-Kriterium (LCC), das urspriinglich von Hansen [Han93] eingefiihrt wurde, wird
der optimale Regularisierungsparameter Agp;. als ein A definiert, welches zum Maximum der
k(A)-Kurve gehort. Abbildung 5.1 demonstriert die Limitationen des L-Kurven-Kriteriums im
Falle simulierter Lungenperfusions-Datensétze. Abbildung 5.1.a zeigt eine simulierte L-Kurve,
die doppellogarithmisch aufgetragen ist und mit den folgenden vorgegebenen Parametern simu-
liert wurde: rPBF = 150 #(l)oml? rMTT = 3 s und SNR = 20. Die zugehorige Kriimmungskurve,
die k(\)-Kurve, hat zwei lokale Maxima bei Aijein und Agrog, die mit zwei Kreuz-Symbolen in der
Abbildung 5.1.b gekennzeichnet sind. Die berechnete Losungskurve (Gewebe-Residuenfunktion)
mit Aglein iSt unausreichend regularisiert und oszilliert dementsprechend sehr stark (Abb. 5.1.c).
Im Gegensatz dazu besitzt die berechnete Losungskurve mit Ago5 einen annéherend exponentiell
abfallenden Verlauf entsprechend der vorgegebenen Gewebe-Residuenfunktion, die als durchge-
zogene Linie in den Abbildungen 5.1.c und 5.1.d eingezeichnet ist. Im restlichen Teil dieser
Arbeit werden jene Gewebe-Residuenfunktionen verwendet, die zum gréfiten A gehdren, wenn
die k(\)-Kurve mehrere Maxima besitzt.



100

5 Ergebnisse

T T 500 T T T T T T
vorgegebene x; (t)
400 -
01k —=— berechnete x; (t)
300 .
X Kiein £
0,01 < 200 .
<
. E 100 i
< 1E3E =
= £ 0 1
1E-4 L = 100 \/ E
A =
grof® <™ Lok ]
1E-5 F
-300 |- .
1E-6 il il -400 1 s 1 . 1 . ! N ! N |
0,01 1 1 0,0 3,2 6,4 9,6 12,8 16,0 19,2
P Zeit [s]
(a) (c)
4 T T T 160 T T T T T T
vorgegebene x; (t)
A e 140
klein —=— berechnete Xy (1)
3
<2 .
[
o
< .
2+ =
~ S
< 5 b
¥ groR =
1+ = i
<
x -
0
il il 1 1 1 1 1 1 1 ]
1E-3 0,01 1 100 0,0 32 6,4 9,6 12,8 16,0 19,2
» Zeit [s]
(b) (d)

Abbildung 5.1: (a) Dargestellt ist die Losungsnorm n(A) als Funktion der Residuennorm p(\), die dhnlich ge-

formt ist wie der Buchstabe L (L-Kurve) und doppellogarithmisch aufgetragen ist. (b) Die
zugehorige Kriimmungskurve zur L-Kurve, k(A)-Kurve, hat zwei lokale Maxima. (¢) Die ent-
sprechende Gewebe-Residuenfunktion zu dem Maximum mit kleinerem A zeigt einen instablen
Zeit-Verlauf. (d) Mittels Verwendung eines grofieren A, welches dem anderen Maximum der x()\)-
Kurve entspricht, wird eine Gewebe-Residuenfunktion berechnet, die eine akzeptable Glattheit
aufweist. Die Kurven wurden mit einem vorgegebenen rPBF-Wert von 150 #ﬁmml sowie
rMTT- und SNR-Wert von 3 s und 20 simuliert.

Abbildung 5.2 stellt eine weitere Einschrankung des L-Kurven-Kriteriums im Falle simulierter
Lungenperfusions-Datenséitze dar. Abbildung 5.2.a zeigt eine L-Kurve mit denselben Simulati-
onsparametern wie in Abbildung 5.1, aber mit einem SNR-Wert von 80. Die zugehorige Kriim-
mungskurve zu dieser L-Kurve hat kein lokales Minimum, sondern nur ein globales Maximum.
k(A) erreicht seinen Maximalwert bei einem \-Wert nahe Null, wo die berechnete Gewebe-
Residuenfunktion nicht regularisiert ist, d. h. die berechnete Gewebe-Residuenfunktion oszilliert
dementsprechend stark und ihr zeitlicher Verlauf weicht sehr stark von dem der vorgegebenen
Gewebe-Residuenfunktion ab. In dieser Arbeit wird daher die Gewebe-Residuenkurve mit einem
A-Wert von 10 36y, berechnet, wenn die k(A)-Kurve kein lokales Maximum besitzt.
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Abbildung 5.2: (a) Dargestellt ist eine L-Kurve, die doppellogarithmisch aufgetragen ist. (b) Die zugehorige
Kriimmungskurve zu dieser L-Kurve, k(\), hat kein lokales Maximum. Wenn kein lokales Ma-
ximum bei der k(A)-Kurve gefunden werden kann, dann wird Aopt im weiteren Verlauf dieser
Arbeit gleich einem kleinen Wert von 1073 0 max gesetzt. Die Kurven wurden mit einem vorge-
gebenen rPBF-Wert von 150 #{l)om und einem vorgegebenen rMTT- und SNR-Wert von 3
s und 80 simuliert.

In dieser Arbeit werden zwel Varianten des L-Kurven-Kriteriums betrachtet:

1. Die Standardform des LCC, bei dem das zum Maximum gehorige A der x(\)-Kurve fiir
die Berechnung der regularisierten Gewebe-Residuenfunktion benutzt wird.

2. Eine modifizierte Variante des LCC (MLCC), bei dem das groite zu einem lokalen Maxi-
mum gehorige A der k(\)-Kurve fiir die Berechnung der regularisierten Gewebe-Residuenfunktion
benutzt wird. Ist kein lokales Maximum der x(A)-Kurve vorhanden, so wird A = 1030 max
gesetzt.

Um einen guten Vergleich zwischen MLCC und RFM zu erméglichen, wird Xschwellwert SO aus-
gewahlt, dass der Mittelwert von A sowohl bei MLCC als auch bei RFM fiir einen speziellen
Standard-Lungenperfusions-Datensatz gleich ist. Fiir diesen Datensatz wurden folgende Para-
meter gewihlt: IPBF = 90 —2L_— rMTT = 3 s und SNR = 20.

min-100ml’

Bestimmung des regionalen pulmonalen Blutflusses rPBF

Abbildung 5.3 zeigt simulierte Mittelwerte des rPBF und ihre Standardabweichungen als Funkti-
on des SNR. Fiir diese Simulationen wurde der vorgegebene rPBF-Wert bzw. die vorgegebenen
rMTT-Werte gleich 90 #(l)omlv 3 s (Abb. 5.3 rechts) und 5 s (Abb. 5.3 links) gesetzt. Die
LCC-Methode weicht sehr stark von anderen Methoden ab. Dabei werden bei niedrigem SNR
die Mittelwerte des rPBF um bis zu 300% gegeniiber dem vorgegebenen rPBF-Wert iiberschéitzt.
Die Standardabweichungen zu diesen Mittelwerten sind ebenfalls sehr hoch, beispielsweise um
den Faktor 20 hoher als die entsprechenden Werte der anderen drei Methoden bei einem SNR-
Wert von 20. Nur fiir SNR-Werte grofler als 100 nihert sich der berechnete Mittelwert von rPBF
dem vorgegebenen Wert von 90 mi der als gestrichelte Linie in den Abbildungen 5.3.a

min-100ml’

und 5.3.b eingezeichnet ist. Die mittels tSVD berechneten Mittelwerte des rPBF werden fiir



102

5 Ergebnisse

beide tMTT-Werte iiber den gesamten SNR-Bereich unterschétzt. Die Werte ihrer Standardab-
weichungen sind kleiner als die der anderen Methoden.

Mittels MLCC und RFM wird der Mittelwert des rPBF im Wesentlichen korrekt berechnet.
Dabei betrigt die maximale Abweichung von dem vorgegebenen rPBF-Wert weniger als 10%
bei einem SNR von 20. Die berechneten Mittelwerte von RFM und MLCC unterscheiden sich
um weniger als 10%. Die Standardabweichungen bei RFM und MLCC liegen fiir tMTT = 3
s und SNR-Werten grofler als 20 in der gleichen Gréflenordnung, bei tMTT = 5 s ist dies fiir
SNR-Werte ab 30 der Fall. Fiir SNR-Werte kleiner als 20 ist MLCC etwas stabiler als REM.
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Abbildung 5.3: Dargestellt ist die Abhéngigkeit des berechneten Mittelwertes und der Standardabweichung

des rPBF vom SNR. Ab einem SNR-Wert von 20 liefern RFM und MLCC bei beiden rMTT-
Werten anndherend gleiche Mittelwerte fiir rPBF. Fiir alle SNR-Werte grofler 30 haben beide
Methoden annédhernd gleiche Standardabweichungen. Diese Simulationen wurden mit folgenden
vorgegebenen Parametern durchgefiihrt: rtPBF = 90 ml rMTT = 3 s (links) und 5 s

min-100ml’
(rechts). Der vorgegebene rPBF = 90 #&omz ist als gestrichelte Linie dargestellt.

In Abbildung 5.4 sind simulierte Mittelwerte des rPBF und ihre Standardabweichungen in
Abhéngigkeit vom vorgegebenen rPBF bei einem SNR-Wert von 20 fiir zwei vorgegebene rMTT-
Werte von 3 s (Abb. 5.4 rechts) und 5 s (Abb. 5.4 links) dargestellt. Der SNR-Wert von 20 ist ein
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typischer Wert, der im Lungenparenchym bei den in-vivo Lungenperfusions-Datensétzen gefun-

den werden kann [Ris04]. Das SNR ist als Signal-zu-Rausch-Verhéltnis beim Maximalwert der

Kontrastmittelkonzentration im Lungenparenchym definiert. Bei LCC ist fiir beide rMTT-Werte

eine signifikante Uberschitzung der Mittelwerte des rPBF um den Faktor 2 zu erkennen. Diese

Methode weist auflerdem die gréfiten Standardabweichungen auf. Die anderen drei Methoden
liefern dhnliche Mittelwerte fiir rPBF, die um etwa 10% des vorgegebenen Wertes, unterschéitzt
wurden. Beziiglich der Standardabweichung schneidet tSVD am besten ab und MLCC liefert
Standardabweichungen, die um den Faktor 1,2 bzw. 1,7 kleiner als ihre entsprechenden Werte

bei RFM mit den vorgegebenen rMTT-Werten von 3 s bzw. 5 s sind.

Berechneter Mittelwert von rPBF

Berechnete Standardabweichung von rPBF

Abbildung 5.4: Zusammenhang zwischen vorgegebenen und berchneten rPBF-Werten. Bei LCC ist eine signifi-
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kante Uberschitzung des vorgegeben rPBF-Wertes um den Faktor 2 zu erkennen. Die Standard-

abweichungen zu diesen Mittelwerten sind entsprechend hoch. Die anderen drei Methoden tSVD,
RFM und MLCC liefern annihernd gleiche Mittelwerte fiir rPBF, die um etwa 10% kleiner als
die vorgegebenen rPBF-Werte sind. tSVD hat die kleinste Standardabweichung des rPBF und
MLCC weist Standardabweichungen auf, die bis zu 20% kleiner als die entsprechenden Werten
bei RFM sind. Diese Simulationen wurden mit folgenden vorgegebenen Werte durchgefiihrt:

SNR = 20, tMTT =3 sund 5 s.
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Bestimmung der regionalen mittleren Transitzeit rMTT

Abbildung 5.5 zeigt die simulierten Mittelwerte der rMTT und deren Standardabweichungen als
Funktion des SNR fiir einen vorgegebenen rPBF-Wert von 90 #&)ml und zwei vorgegebene
rMTT-Werte von 3 s (Abb. 5.5.1inks) und 5 s (5.5.rechts). Beziiglich der Mittelwerte des rPBF
weicht LCC sehr stark von anderen Methoden ab. Die Mittelwerte des rPBF werden hierbei bis
zu 27% im Vergleich zu beiden vorgegebenen rMTT-Werten von 3 s und 5 s unterschéitzt. Nur fiir
SNR-~Werte grofler als 100 ndhert sich der berechnete Mittelwert der rMTT den vorgegebenen

Werten an die gestrichelte Linien in den Abbildungen 5.5.a und 5.5.b eingezeichnet sind.
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Abbildung 5.5: Dargestellt ist die Abhéngigkeit des berechneten Mittelwertes und der Standardabweichung der
rMTT des SNR. Ab einem SNR-Wert von 15 und 30 fiir rMTT-Werte von 3 s und 5 s liefern
RFM und MLCC mit einer Abweichung kleiner als 2% annéhernd gleiche Mittelwerte fiir rtMTT.
Fiir alle SNR-Werte groflier als 20 bzw. 35 haben beide Methoden wiederum annihernd gleiche
Standardabweichungen. Diese Simulationen wurden mit folgenden vorgegebenen Parametern
durchgefiihrt: 1PBF = 90 —™L__ tMTT = 3 s (links) und 5 s (rechts). Die vorgegebenen

min-100ml

rMTT-Werte von 3 s und 5 s sind als gestrichelte Linien dargestellt.

Die mit tSVD berechneten Mittelwerte der rMTT werden iiber den gesamten SNR-Bereich
um einen konstanten Wert von 0,7 s (16%) bzw. 0,5 s (10%) iiberschiitzt. Bei SNR-Werten klei-
ner als 15 werden die mit MLCC und RFM berechenten rMTT-Werte bis zu 1 s bzw. 1,5 s
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fiir einen vorgegebenen rMTT-Wert von 3 s iiberschétzt. Bei einem vorgegebenen rMTT-Wert
von 5 s steigt diese Uberschiitzung bis auf den zweifachen Wert von 1,1 und 2,2 s bei den mit
MLCC und RFM berechneten rMTT-Mittelwerten bei SNR-Werten kleiner als 30 an. Ab einem
SNR-~-Wert von 15 bzw. 30 liefern MLCC und RFM mit einer Abweichung um etwa 0,5 s von
vorgegebenem Wert annédhernd gleiche Mittelwerte fiir vorgegebene rMTT-Werte von 3 bzw. 5 s.
Bei den mit LCC berechneten Mittelwerten nahern sich diese Mittelwerte fiir SNR-Werte grofler
als 100 den vorgegebenen tMTT-Werten von 3 s und 5 s an.

LCC weist die grofiten Standardabweichungen auf, die bei SNR-Werten kleiner als 20 gleich grof3
wie die vorgegebenen rMTT-Werte sind. Im Gegensatz dazu besitzt tSVD die kleinsten Stan-
dardabweichungen iiber den gesamten SNR-Bereich fiir die beiden rMTT-Werte. Diese Werte
liegen unter 0,5 s. MLCC zeigt ebenfalls kleine Standardabweichungen, die bis zu 0,2 s hoher
als die entsprechenden Werte bei tSVD fiir einen vorgegebenen rMTT-Wert von 3 s sind. Diese
kleine Abweichung ist auch in Abbildung 5.5.d bei SNR-Werten grofler als 20 zu erkennen. Bei
SNR-Werten kleiner als 20 zeigt sich aber eine Uberlappung zwischen den mittels tSVD und
MLCC berechneten Standardabweichungen. Bei SNR-Werten kleiner als 20 liefert RFM grofie
Standardabweichungen, die aber um etwa 25% bzw. 40% kleiner als vorgegebene rMTT-Werte
von 3 und 5 s sind. Ab einem SNR-Wert von 20 bzw. 35 nihern sich die mit RFM berechneten
Standardabweichungen den mittels MLCC berechneten Standardabweichungen.

Abbildung 5.6 zeigt simulierte Mittelwerte der rMTT und ihre Standardabweichungen in Abhén-
gigkeit vom vorgegebenen rPBF bei einem SNR-Wert von 20 fiir zwei vorgegebene rMTT-Werte
von 3 s (Abb. 5.6 links) und 5 s (Abb. 5.6 rechts). Fiir beide rMTT-Werte sind die mit LCC
berechneten Mittelwerte um etwa 15% unterschiitzt worden und schwanken zwischen 2,5 und
2,6 s bzw. zwischen 4,2 und 4,3 s iiber den gesamten rPBF-Bereich. Im Gegensatz dazu zeigt
sich eine Uberschitzung der mit tSVD, MLCC und RFM berechneten rMTT-Mittelwerte. Diese
Uberschitzung liegt in einem Wertebereich zwischen 0,5 und 0,6 s (16-20%) bzw. 0,5 und 0,8 s
(10-16%) fiir vorgegebene rMTT-Werte von 3 s bzw. 5 s. Bei tMTT = 3 s ist die Uberschiitzung
bei RFM am geringsten und bei tSVD am grofiten, bei einem rMTT-Wert von 5 s liegt der um-
gekehrte Fall vor. Dies stimmt mit den in Abbildungen 5.5.a und 5.5.b dargestellten Ergebnissen
gut iiberein.

LCC weist die grofiten Standardabweichungen von 3 s bzw. 3,5 s fiir vorgegebene rMTT-Werte
von 3 und 5 s {iber den gesamten rPBF-Bereich auf. Im Gegensatz dazu sind die mittels tSVD,
MLCC und RFM berechneten Standardabweichungen kleiner als 0,6 bzw. 1,4 s fiir rMTT-Werte
von 3 s bzw. 5 s. Hierbei schwanken die mittels RFM berechneten Standardabweichung zwischen
0,5 und 0,6 s bzw. 1,3 und 1,4 s fiir vorgegebene rMTT-Werte von 3 und 5 s iiber den gesamten
rPBF-Bereich.
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Abbildung 5.6: Zusammenhang zwischen vorgegebenen rPBF- und berchneten rMTT-Werten. Bei LCC ist eine
signifikante Unterschéitzung des vorgegeben rMTT-Wertes um 15% iiber den gesamten rPBF-
Bereich zu erkennen. Die Standardabweichungen zu diesen Mittelwerten sind hoch. Die anderen
drei Methoden tSVD, RFM und MLCC liefern annihernd gleiche Mittelwerte fiir rMTT, die
um etwa 15% hoher als vorgegebene rMTT-Werte sind. tSVD hat die kleinsten Standardab-
weichungen und MLCC weist Standardabweichungen auf, die um 0,2 bzw. 0,1 s hoher sind als
ihre entsprechenden Werte bei tSVD fiir beide rMTT-Werte von 3 s bzw. 5 s. RFM hat hohe
Standardabweichungen, die aber unter 0,6 bzw. 1,4 s fiir beide rMTT-Werte sind. Diese Simu-
lationen wurden mit folgenden vorgegebenen Werten simuliert: SNR = 20, rtMTT = 3 s und 5

S.

Bestimmung des Kontrast-zu-Rausch-Verhidltnisses CNR

In Abbildung 5.7 sind die CNR-Werte (Kontrast-zu-Rausch-Verhiltnis)! der simulierten rPBF-
Werte als Funktion von vorgegebenem rPBF fiir zwei vorgegebene rMTT-Werte von 3 s und 5

s dargestellt. Das CNR ist definiert als

ArPBFperechnet /ArPBFvorgegeben

, wobei ArPBFycrechnet die

Differenz zwischen zwei aufeinanderfolgenden rPBFbereChnet Werten ist und ¢ der Mittelwert
ihrer Standardabweichungen. Beziiglich des CNR-Wertes besitzt die tSVD die groffiten Werte.
Im Gegensatz dazu weist LCC den kleinsten CNR-Wert auf. MLCC zeigt CNR-Werte, die um

Lengl.:

Contrast-to-Noise-Ratio
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etwa 20% und 45% grofler als ihre entsprechenden Werte bei RFM fiir vorgegebene rMTT-Werte
von 3 s und 5 s sind. Beispielsweise sind bei einem vorgegebenen rPBF-Wert von 90 #(l)()ml und

einem vorgegebenen rMTT-Wert von 3 s die mittels tSVD, MLCC, RFM, und LCC berechneten
CNR~Werte 0,20, 0,13, 0,11 und 0,015.
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Abbildung 5.7: Dargestellt ist das Kontrast-zu-Rausch-Verhéltnis des rPBF in Abhéngigkeit der vorgegebenen
rPBF-Werte. Bei tSVD sind die CNR-Werte am grofiten. Im Gegensatz dazu weist LCC die
kleinsten CNR-Werte auf. Die mittels MLCC berechneten CNR-Werte sind um etwa 20% bzw.
45% groBer als ihre entsprechenden Werte bei RFM fiir vorgegebene rMTT-Wert von 3 s und 5
s. Die Simulationen wurden mit folgenden vorgegebenen Werten durchgefiihrt: SNR=20, rMTT
= 3 s (links) bzw. 5 s (rechts).

Bestimmung der Varianz

Abbildung 5.8 zeigt die simulierten Varianz-Mittelwerte (Kap. 5.6) der Gewebe-Residuenfunktion
und ihre Standardabweichungen als Funktion des SNR fiir einen vorgegebenen rPBF-Wert von
90 #ﬁ)oml und zwei vorgegebene rMTT-Werte von 3 s (abb. 5.8 links) und von 5 s (Abb.
5.8 rechts). Fiir beide rMTT-Werte weist LCC eine schlechte Charakterisierung der Form der
Gewebe-Residuenfunktion auf. Fiir SNR-Werte grofier als 20 sind die mittels RFM und MLCC
berechneten Varianz-Mittelwerte zwischen 15% und 70% kleiner als die von tSVD fiir beide
rMTT-Werte. Bei einem SNR-Wert von 20 ist diese Abweichung zwischen den Methoden eben-
falls zu erkennen. Bei diesem SNR-Wert ist der mittels tSVD berechnete Varianz-Mittelwert um
etwa 20% und 15% groler als der von MLCC fiir die vorgegeben rMTT-Werte von 3 s und 5 s.
Der mittels RFM berechnete Varianz-Mittelwert ist um etwa 30% und 4% kleiner als der von
tSVD fiir die vorgegeben rMTT-Werte von 3 s und 5 s. Bei kleinen SNR-Werten néhert sich
der mittels tSVD berechneten Varianz-Mittelwert dem der anderen zwei Methoden an und wird
noch um etwa 30% kleiner als der mittels RFM berechnete Varianz-Wert fiir einen vorgegebe-
nen tTMTT-Wert von 5 s. Beziiglich des Varianz-Mittelwertes schneiden RFM und MLCC im
Wesentlichen gleich gut ab, wobei RFM fiir einen vorgegebenen rMTT-Wert von 3 s bei einem
SNR-Wert gegen 20 leichte Vorteile aufweist, die das Erreichen eines um etwa 15% kleineren
Varianz-Mittelwertes als mit MLCC zur Folge hat. Analog dazu zeigt MLCC auch Vorteile fiir
einen vorgegebenen rMTT-Wert von 3 s bei den SNR-Werten kleiner als 20.
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Beziiglich der Standardabweichung liefert tSVD die kleinsten Standardabweichungen fiir die
Varianz, wihrend LCC die groiten Standardabweichungen aufweist. Im Vergleich zu MLCC fiir
einen rMTT-Wert von 3 s sind die mittels RFM berechneten Standardabweichungen bis zu etwa
150% kleiner als ihre entsprechenden Werte von MLCC bei SNR-Werten grofier als 20. Hingegen
sind bei SNR-Werten kleiner als 20 die Standardabweichungen von RFM bis zu 50% grofier als
ihre entsprechenden Werte von MLCC. Fiir einen tMTT-Wert von 5 s sind ebenfalls d&hnliche
Unterschiede zwischen den Standardabweichungen beider Methoden zu erkennen, wobei sich die
SNR-Grenze von 20 auf einen gréfleren Wert von 35 verschiebt.
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Abbildung 5.8: Dargestellt ist der Varianz-Wert, der die Abweichung zwischen berechneter und vorgegebener
Gewebe-Residuenfunktion beschreibt, als Funktion des SNR. Fiir beide rMTT-Werte besitzt
LCC die groiten Varianz-Werte und ihre Standardabweichungen sind demensprechend hoch.
Fiir SNR-Werte grofler als 20 sind die mittels MLCC und RFM berechneten Varianz-Mittelwerte
kleiner als die von tSVD fiir beide rMTT-Werte. Beziiglich der Standardabweichung liefert tSVD
die kleinsten Standardabweichung. Im Vergleich zu MLCC sind die mittels RFM berechneten
Standardabweichungen beispielsweise fiir einen vorgegebenen rMTT-Wert von 3 s kleiner als
ihre entsprechenden Werte von MLCC bei SNR-Werten grofler als 20. Im Gegensatz dazu sind
diese Standardabweichungen gréfler als die von MLCC bei SNR-Werten kleiner als 20. Die Simu-
lationen wurden mit folgenden vorgegebenen Parametern durchgefiihrt: rPBF = 90 #(l)omv
rMTT = 3 s (links) und 5 s (rechts).



5.1 Validierung der Regularisierungsmethoden tSVD, LCC, MLCC und RFM 109

5.1.2 Ergebnisse der realen MRT-Lungendatensatze

Abbildungen 5.9.a und 5.9.b zeigen funktionelle dynamische Gd-DTPA-gestiitzte Perfusionsbil-
der einer koronalen 3D-Lungenschicht zweier Lungenperfusionsdatenséitze. Beim abgebildeten
Perfusionsbild auf der linken Seite handelt es sich um das einer gesunden 24-jdhrige Probandin,
bei der keine Lungenerkrankung festgestellt werden konnte. Ihr Perfusionsbild stellt eine homo-
gene Verteilung des Kontrastmittels im Lungenparenchym sowohl in der linken als auch in der
rechten Lunge dar. Im Gegensatz dazu ist in Abbildung 5.9.b das Perfusionsbild eines 65-jahrigen
Patienten mit akuter Lungenemboolie zu sehen. Im Ober- und Unterlappen der rechten Lunge
sowie im Unterlappen der linken Lunge sind deutliche Perfusionsdefizite sichtbar, die die Folge
einer Lungenembolie sind und mit roten Pfeilen gekennzeichnet sind.

(a) (b)

Abbildung 5.9: Funktionelles dynamisches Gd-DTPA-gestiitztes Perfusionsbild einer koranalen 3D-
Lungenschicht einer 24-jihrigen gesunden Probandin (a) und eines 65-jihrigen Patienten
mit akuter Lungenembolie (b). Die Pfeile im rechten Bild stellen die Regionen mit Lungenpa-
thologie dar.

Bestimmung der Lungenperfusionsparameter einer gesunden 24-jihrigen Probandin

Die Abbildungen 5.10 und 5.11 zeigen die mittels tSVD, LCC, MLCC und RFM berechneten
Farbkarten der Perfusionsparameter rPBF, rPBV und rMTT. Die Farbkarten gehoren zur zen-
tralen 3D-Schicht einer Probanden- und einer Patientenmessung und wurden die den koronalen
MR-Aufnahmen iiberlagert. Die Farbkarten sind in einer Matrixform angeordnet. In jeder Reihe
befinden sich alle mittels einer Methode berechneten Farbkarten. In der linken Spalte sind die
rPBF-Karten zusammengestellt, die von 0 bis 300 #{l)()ml farbig skaliert sind. Die mittlere
Spalte zeigt ihre zugehorigen rPBV-Karten mit einer Farbskala zwischen 0 und 30 ﬁ?lnl' In der
rechten Spalte sind die farbkodierten Karten der rMTT-Werte zu sehen. Diese Karten sind in

einem Wertebereich von 0 bis 10 s farbig skaliert.
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Von allen rPBF-Karten in Abb. 5.10 beinhaltet die mit LCC berechnete rPBF-Karte die meisten
rotfarbige Pixel und weist dementsprechend eine fast homogene Verteilung des Kontrastmittels
in der Lunge auf, die auf eine extreme Uberschitzung des rPBF in der bildpunktweisen Analyse
zuriickzufithren ist. Im Gegensatz dazu zeigen die anderen Methoden rPBF-Karten, die mehr
kontrastiert sind. Auf diesen rPBF-Karten ist eine inhomogen perfundierte Lunge zu sehen, bei
der Embolien und andere Stérungen der Perfusion nicht zu erkennen sind. Die Pixel des Lun-
genparenchyms in der Nidhe von groflen Lungengefifien weisen eine hohere Perfusion in einem
Wertebereich zwischen 170 bis 300 #&ml, die in roter und gelber Farbe angezeigt sind. Die
Pixel im Rest des Lungenparenchyms haben eine niedrigere Perfusion in einem Wertebereich
zwischen 170 bis 300 #{l)oml’ die mit verschiedenen Intensitéten der blauen und griinen Farbe
angezeigt sind.

Beziiglich der rPBV-Karten zeigt LCC analog zu ihrer rPBF-Karte eine rPBV-Karte, auf der
ebenfalls eine extreme Uberschitzung des rPBV-Wertes in der Lunge zu erkennen ist. Zusitzlich
werden manche Pixel auf dieser Karte nicht farbkodiert dargestellt, da ihnen unphysikalische
negative rPBV-Werte zugeordnet wurden. Im Gegensatz dazu zeigen die anderen drei Methoden
eine inhomogene Verteilung des Blutvolumens im Lungenparenchym. Die mittels dieser Me-
thoden berechneten rPBV-Karten sind abgesehen von punktweisen Unterschieden zwischen den
Pixelwerten gleich kontrastiert. Die Pixel dieser rPBV-Karten sind in Farben des Wertebereiches
zwischen 0 und 30 #é()ml kodiert.

Als Folge einer teilweise unmoglichen Bestimmung eines positiven Wertes fiir manche Pixel
auf der rPBV-Karte der LCC-Methode werden diese Pixel auf der rMTT-Karte ebenfalls nicht
farbkodiert dargestellt. Die iibrigen Pixel der Farbkarte weisen tMTT-Werte in einem Wertebe-
reich zwischen 2,5 s und 7,5 s auf. Die rMTT-Karten der anderen drei Methoden sind vollstdndig
berechnet, aber unterschiedlich stark kontrastiert. Die Pixel auf der mittels tSVD berechneten
rMTT-Karte besitzen Werte zwischen 2 s und 6 s. Auf dieser Karte sind einige Pixel im Ober-
lappen der linken Lunge mit einer moglichen verzogerten Perfusion in roter Farbe angezeigt wor-
den. Der Unterschied zwischen Bolusankunftzeiten in einzelnen Pixel des Lungenparenchyms ist
deutlicher auf den mittels MLCC und RFM berechneten rMTT-Karten zu erkennen. Die rtMTT-
Werte dieser Pixel liegen zwischen 2 s und 7,5 s und sind punktweise um etwa 1 bis 2 s hoher
als ihre entsprechenden Werte der mittels tSVD berechneten rMTT-Karte. Als Referenzwert fiir
die rtMTT-Karten aller vier Methoden kann ein rMTT-Wert von 3 s angegeben werden, der als
Unterschied zwischen den Bolusankunftzeiten in der Pulmonalarterie und in der Pulmonalvene
bei der gesunden Probandin gemessen wurde.
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Abbildung 5.10: Farbkodierte Perfusionsparameterkarten einer zentralen 3D-Schicht einer 24-jéhrigen gesun-
den Probandin. Die Perfusionsparameter wurden bildpunktweise berechnet und farbkodiert
der MR-Aufnahme in koronaler Schnittfiihrung iiberlagert. Dargestellt sind der regionale pul-
monale Blutfluss (rPBF, linke Spalte), das regionale pulmonale Blutvolumen (rPBV, mittlere
Spalte) und die regionale pulmonale mittlere Transitzeit (tMTT, rechte Spalte).

Bestimmung der Lungenperfusionsparameter eines 65-jihrigen Patienten mit akuter
Lungenembolie

Die Farbkarten der Perfusionsparameter des Patienten mit akuter Lungenembolie in Abbildung
5.11 bestétigen die schon fiir die gesunde Probandin beschriebenen Nachteile von LCC sowie die
Unterschiede zwischen den anderen drei Methoden beziiglich der Bestimmung der Perfusionspa-
rameter.

In den mittels tSVD, MLCC und RFM berechneten rPBF-Karten zeigen sich Perfusionsdefezi-
te, die gut mit dem funktionellen dynamischen kontrastmittel-gestiitzten Perfusionsbild (Abb.
5.9) iibereinstimmen. Diese Bereiche im Ober- und Unterlappen der rechten Lunge sowie im
Unterlappen der linken Lunge sind mit einem niedrigen rPBF-Wert zwischen 0 und 60 #(l)()ml
differenzierbar vom umliegenden gesunden Lungenparenchym.
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Abbildung 5.11: Farbkodierte Perfusionsparameterkarten einer zentralen 3D-Schicht eines 65-jdhrigen Patienten
mit akuter Lungenembolie. Es sind deutlich einige Perfusionsausfille in der rechten Lunge
(Ober- und Unterlappen) und in der linken Lunge (Unterlappen) auf den rPBF-(linke Spalte),
rPBV-Farbkarten (mittlere Spalte) zu erkennen, die gut mit dem funktionellen dynamischen
Gd-DTPA-gestiitzten Perfusionsbild iibereinstimmen. Es zeigt sich auch eine Erhchung der
rMTT (rechte Spalte) in den betroffenen Regionen des Lungenparenchyms.

In diesen Bereichen treten in der berechneten rPBF-Karte einige falsch berechnete Pixel auf,
die in gelber, roter und griiner Farbe deutlich sichtbar sind und auf einen héheren rPBF-Wert
in einem Wertebereich zwischen 150 und 300 #(Z)Oml hinweisen.

Dementsprechend ist eine Verminderung der Verteilung des Blutvolumens in den betroffenen
Lungenregionen erkennbar. Die rPBV-Werte in diesen Bereichen liegen zwischen 0 und 6 #fnl.
Das gesunde Lungenparenchym nimmt im Gegensatz dazu hchere rPBV-Werte zwischen 7 und

ml
30 10 an.

Infolge einer akuten Lungenembolie zeigt sich eine deutliche Erhohung der rMTT im Bereich der
Perfusionsdefizite. Die Pixel dieser Bereiche sind iiberwiegend in roter Farbe dargestellt. Dies
deutet auf einen hochsignifikanten Zusammenhang zwischen dem Auftreten von Perfusionsaus-
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fall und der Erhohung der rMTT hin. In diesen Regionen zeigen die rMTT-Karten erhohte Werte
von iiber 8 s, die um den Faktor 2 hoher sind als rMTT-Werte des gesunden Lungenparenchyms.
Als Referenzwert fiir die rMTT-Karten aller vier Methoden kann ein rMTT-Wert von 5 s ange-
geben werden, der als Unterschied zwischen den Bolusankunftzeiten in der Pulmonalarterie und
in der Pulmonalvene bei diesem Patienten gemessen wurde.

5.2 Zusammenhang zwischen Signalintensitdt und
Kontrastmittelkonzentration

5.2.1 Ergebnisse der in vitro-Messungen
Messung der T1-Relaxationszeiten mit der APS-SSRTFL-Pulssequenz

In Abbildung 5.12 a sind die gemessenen Mittelwerte der APS-SSRTFL-Signalintensitit mit
einem Flipwinkel von 20° in Abhingigkeit der Sittigungszeit T'S exemplarisch fiir die drei Kon-
zentrationen des Kontrastmittels Magnevist® von 0,25, 1 und 5 %‘)l (Abb. 5.12 b) dargestellt.
Zusétzlich ist als Referenzwert die gemessene APS-SSRTFL-Signalintensitdt des reinen dop-
pelt destillierten Wassers als Funktion der TS in Abb. 5.12 a aufgetragen. Die in Abb. 5.12
a dargestellten Mittelwerte der SRTFL-Signalintensitit sind auf die Basislosung (reines dop-
pelt destilliertes Wasser) normiert. Mit steigender 7S nimmt die SRTFL-Signalintensitét aller
drei Proben anfangs linear zu. Oberhalb einer bestimmten 7S nimmt die Steigung der SRTFL-
Signalintensitéit-TS-Kurven ab und die Kurve geht in ein Plateau iiber. Wie in Abbildung 5.12 a
zu erkennen ist, variiert die TS-Zeit dieses Uberganges mit der Veréinderung der Kontrastmittel
(KM)-Konzentration der jeweiligen Proben und nimmt die Werte von 2500, 1000 und 200 ms
bei den KM-Konzentration von 0,25, 1 und 5 %"l an.
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Abbildung 5.12: Dargestellt sind die gemessenen Mittelwerte der (a) APS-SSRTFL-Signalintensitét von (b)

drei Proben verschiedener Konzentrationen des Kontrastmittels Magnevist® von 0,25, 1 und

5 %Ol als Funktion der S&ttigungszeit T)S. Zusétzlich sind als Referenzwert die zugehorigen

Messwerte des reinen doppeldestillierten Wassers gegen die TS-Werte aufgetragen. Fiir kleine
TS nimmt die APS-SSRTFL-Signalintensitdt aller drei Proben mit steigender TS linear zu.
Oberhalb einer bestimmten 7S nimmt die Steigung der APS-SSRTFL-Signalintensitét-T.5-
Kurven ab und die Kurve geht in ein Plateau iiber. Diese TS hingt mit der Kontrastmittel
(KM)-Konzentration jeweiliger Proben zusammen und nimmt Werte von 2000 ms, 1000 ms,
200 ms bei den KM-Konzentrationen von 0,25, 1 und 5 %"l an.

In Abb. 5.13 a sind beispielhaft die gemessenen Mittelwerte der APS-SSRTFL-Signalintensitét
mit einer 7S von 280 ms gegen die jeweilige Konzentration des Kontrastmittels Magnevist®
aufgetragen. Diese Messwerte sind auf die APS-SSRTFL-Signalintensitéit des reinen doppelt de-
stillierten Wassers normiert. Mit zunehmender KM-Konzentration von 0 auf 5 %Ol steigt die
Signalintensitéit an. Oberhalb einer KM-Konzentration von etwa 1 m’zwl erreicht die Signal-
Konzentration-Kurve ihren Maximalwert im linearen Bereich. Darauffolgend nimmt ihre Stei-
gung ab. Schliellich geht die Kurve ab einer KM-Konzentration von etwa 2,5 m’lnol in ein Plateau
iiber.

Abbildung 5.13 b zeigt die mittels einer nicht-linearen Anspassungskurve, geméfl Gl. 4.59 be-
stimmten T1-Relaxationszeiten in Abhéngigkeit von ihren zugehorigen KM-Konzentrationen. Im
Gegensatz zur Signalintensitéit nimmt die T1-Relaxationszeit mit steigender KM-Konzentration
ab. Die Abnahme der Ti-Relaxationszeit lasst sich in Abhéngigkeit des Kehrwertes der KM-
Konzentration % beschreiben (Abb. 5.13 c). Hierbei wurde eine lineare Kurve an die Datenpunkte

mit einer Steigung von r; = 0,0045 s_l(%ol)_1 angepasst.
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Abbildung 5.13: Abhiingigkeit der (a) normierten APS-SSRTFL-Signalintensitéit, (b) der Ti-Relaxationszeit
und (c) des Kehrwertes der Ti-Relaxationszeit von der Konzentration des Kontrastmittels
Magnevist®. Die APS-SSRTFL-Signalintensititen sind die gemessenen Mittelwerte des MR-
Signals mit einer 7.S von 280 ms, die auf das MR-Signal der Basislésung (pures, doppelt destil-
liertes Wasser) normiert sind. Mit zunehmender Kontrastmittelkonzentration steigt die nor-
mierte APS-SSRTFL-Signalintensitét an, wihrend die zu der jeweiligen KM-Konzentration ge-
horende T1-Relaxationszeit abnimmt. Die gestrichelte Linie demonstriert den linearen Zusam-
menhang zwischen der normierten APS-SSRTFL-Signalintensitit und der KM-Konzentration
bis zu einer KM-Konzentration von etwa 0,75 m’l’“’l. Hierbei wurde eine lineare Kurve an die
Datenpunkte angepasst.

Auswirkung der Erhéhung der KM-Konzentration auf das mit der TWIST-Sequenz
gemessene MR-Signal

In Abbildung 5.14 a sind die gemessenen Mittelwerte der TWIST-Signalintensitit gegen die je-
weilige Konzentration des Kontrastmittels Magnevist® aufgetragen. Diese Messwerte sind auf die
TWIST-Signalintensitéit des reinen doppelt destillierten Wassers normiert. Zur Messung dieser
Signalintensitéiten wurde der Flipwinkel zwischen 5° und 25° in 5 -Schritten variiert. Mit zuneh-
mender KM-Konzentration steigt die Signalintensitit zundchst an. Oberhalb einer bestimmten
KM-Konzentration erreicht die Signal-Konzentration-Kurve dann ihren Maximalwert und ihre
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Steigung nimmt ab. Wie in Abb. 5.14 a zu erkennen ist, hingt der Velauf dieser Kurve sehr stark
von dem zur Messung verwendeten Flipwinkel ab. Beispielsweise flacht bei einem Flipwinkel von
5° die gemessene Signalintensitiit-Konzentration des Kontrastmittels ab einer Konzentration von
etwa 0,33 %ﬂl ab und geht schnell in ein Plateau iiber. Bei einem Flipwinkel von 15° hinge-
gen steigt die Signalintensitéir bis zu einer KM-Konzentration von etwa 1 %"l linear an (Abb.
5.14 b). Erst dann weist ihr Verlauf einen nicht-linearen Anstieg mit zunehmender Kontrast-
mittelkonzentration auf. Die gestrichelte Linie in Abb. 5.14 b stellt die lineare Abhéngigkeit der
TWIST-Signalintensitéit von der Kontrastmittelkonzentration bis zu einer Konzentration von
etwa 1 %"l dar. Hierbei wurde eine lineare Kurve an die ersten vier Datenpunkte angepasst
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Abbildung 5.14: a) Normierte Signalintensitit der TWIST-Sequenz in Abhingigkeit von der KM-
Konzentration. Mit zunehmender KM-Konzentration steigt die normierte TWIST-
Signalintensitéit an. Ab einer bestimmten KM-Konzentration nimmt die Steigung ab und geht
allmahlich in ein Platau tiber. Beispielsweise nimmt die Steigung der Signal-Konzentration-
Kurve bei einem Flipwinkel von 5° ab einer Kontrastmittelkonzentration von etwa 0,33 "”l”Ol
ab und geht langsam in ein Plateau iiber. In (b) ist die Abhéngigkeit der normierten TWIST-
Signalintensitdt von der KM-Konzentration fiir einen in der klinischen Routine verwendeten
Flipwinkel dargestellt. Die gestrichelte Linie demonstriert den linearen Zusammenhang zwi-
schen der normierten TWIST-Signalintensitit und der KM-Konzentration bis zu einer KM-
Konzentration von etwa 1 %"l Die Linie wurde an die ertsen vier Datenpunkte angepasst.

In Abb. 5.15 a sind die simulierten TWIST-Signalintensitéiten mit variierenden Flipwinkeln
von 10”7 bis 25° in 5 -Schritten sowie 90° in Abhingigkeit von der KM-Konzentration darge-
stellt. Hierbei wurde die Relaxivitéit gleich dem Wert der Steigung von 0,0045 sfl(%d)*1 in
Abb. 5.13 ¢ gesetzt. Mit zunehmender KM-Konzentration steigt die Signalintensitét bis zu einer
bestimmten KM-Konzentration an, die stark vom zur Simulation verwendeten Flipwinkel ab-
héngt. Oberhalb dieser KM-Konzentration nimmt die Steigung der Signal-Konzentration-Kurve
ab und geht langsam in ein Plateau iiber. Bei einem kleinen Flipwinkel von 10° besteht ein li-
nearer Zusammenhang zwischen der TWIST-Signalintensitéit und der KM-Konzentration, etwa
bis zu einer KM-Konzentration von 0,25 %"l Oberhalb dieser KM-Konzentration nimmt die
Steigung der Signal-Konzentration-Kurve ab und geht ab einer KM-Konzentration von 2 %"l
in ein Plateau iiber. Bei der Erhéhung des Flipwinkels um 5° verlingert sich der lineare Bereich
bis zu einer KM-Konzentration von 0,75 m’lm’l, wahrend die Linearitdt bei der Zunahme des

Flipwinkels um weitere 10° bis zu einer KM-Konzentration von 2 %‘)l gewdhrleistet ist. Die si-
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mulierte TWIST-Signalintensitét mit einem Flipwinkel von 90° weist {iber den gesamten Bereich
der KM-Konzentration eine Linearitéit zwischen der Signalintensitéit und der KM-Konzentration
auf.

Fiir die weiteren Simulationen wurden die simulierten TWIST-Signalintensititen verwendet,

die auf die mit denselben Flipwinkeln gemessenen TWIST-Signalintensitédten skaliert wurden. In
Abb. 5.15 b sind exemplarisch eine skalierte simulierte (durchgezogene Linie) und eine gemessene
TWIST-Signalintensitéit (eckige Symbole) in Abhéngigkeit der KM-Konzentration dargestellt.
Sowohl die simulierte als auch die gemessene TWIST-Signalintensitéit weisen einen linearen An-
stieg der Signalintensitét in Abhéngigkeit der KM-Konzentration bis zu einer KM-Konzentration
von 0,75 %Ol auf. Oberhalb dieser KM-Konzentration weichen beide Signalintensitét-Konzentration-
Kurven von ihrem linearen Verlauf ab, welcher durch die gestrichelte Linie gekennzeichnet ist.
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Abbildung 5.15: In (a) sind die simulierten TWIST-Signalintensitédten mit variierenden Flipwinkeln in Ab-
hingigkeit der KM-Konzentration aufgetragen. Mit steigender KM-Konzentration nimmt die
TWIST-Signalintensitdt bis zu einer bestimmten KM-Konzentration linear zu, wobei die-
se KM-Konzentration sehr stark von dem fiir die Simulation verwendeten Flipwinkel ab-
hingt. Oberhalb dieser KM-Konzentration nimmt die Steigung der Signal-Konzentration-
Kurve ab und geht in ein Plateau iiber. In (b) sind die simulierte und die gemessene TWIST-
Signalintensitdt mit einem in der klinischen Routine verwendeten Flipwinkel von 15° in Ab-
héngigkeit der KM-Konzentration dargestellt. Die simulierte TWIST-Signalintensitit wurde
auf die gemessene TWIST-Signalintensitét aufskaliert. Sowohl die simulierte als auch die
gemessene TWIST-Signalintensitét mit einem Flipwinkel von 15° steigen bis zu einer KM-
Konzentration von 0,75 "”l""l linear mit zunehmender KM-Konzentration an. Oberhalb die-
ser KM-Konzentration nimmt die Steigung der Signal-Konzentration-Kurve ab, welche nun
mit steigender KM-Konzentration zunehmend von ihrem anfinglich linearen Verlauf abweicht.
Die gestrichelte Linie demonstriert den linearen Zusammenhang zwischen der Signalintensitét
und der KM-Konzentration. Die Simulationen wurden nach der Signalgleichung der Flash-
Pulssequenz (Gl. 2.34) mit folgenden Parametern durchgefithrt: TR = 2,04 ms, T vor = 1200
ms [Sta05], r1 = 4,5 s~ 'mM ™!, Flipwinkel von 10° bis 25° in 5 -Schritten und 90°, SNR =
200 und der T5-Term gleich Null gesetzt.

Wie in Abb. 2.8. deutlich zu erkennen ist, ist die Signalintensitdt der FLASH-Pulssequenz
bei einem Flipwinkel von 90° geringer als bei 15°. Aufgrund der Normierung ist aber die Si-
gnalintensitét bei 90° in Abb. 5.15 a hoher als bei 15°. Obwohl beim Einstellen eines groBen
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Flipwinkels eine hohere normierte Signalintensitét erreicht wird, aber aufgrund der spezifischen
Absorptionsrate SAR koénnen Flipwinkel bei der TWIST-Pulssequenz nur bis zu 37" gewihlt
werden.

Numerische Abschatzung des Fehlers aufgrund einer Nicht-Linearitét in der
Pulmonalarterie bei der Bestimmung der Perfusionsparameter

Durch die Entfaltung der zu jeder KM-Konzentration simulierten Cpyasn () mit der verrauschten
Gewebekurve Céeer‘;z‘gsedlt wurde eine Losungsfunktion bestimmt. Daraus wurden die pulmonalen

Perfusionsparameter (rPBF, rPBV und rMTT) mit MLCC berechnet.

Abbildung 5.16 zeigt die berechneten pulmonalen Perfusionsparameter in Abhéngigkeit der KM-
Konzentration. Hierbei wurde der Flipwinkel von 10° bis 25° in 5 -Schritten variiert. Als Refe-
renzwerte wurden die pulmonalen Perfusionsparameter in Abb. 5.16 aufgetragen, die durch die
Verwendung eines Flipwinkels von 90° berechnet wurden. Bei diesem Flipwinkel besteht nach
der Signalgleichung der FLASH-Pulssequenz (Gl. 2.34) ein linearer Zusammenhang zwischen der
simulierten Signalintensitdt und der KM-Konzentration. Diese Linearitét fithrt dazu, dass die
berechneten pulmonalen Perfusionsparameter dieselben Werte wie die vorgegebenen Parameter
besitzen. In der linken Spalte der Abbildung 5.16 sind die pulmonalen Perfusionsparameter zu-
sammengestellt, die mit einem vorgegebenen rPBF-Wert von 1 #(Z)Oml und einem rMTT-Wert
von 3 s berechnet wurden. In der rechten Spalten sind dieselben pulmonalen Perfusionsparame-
ter zu sehen, die mit demselben vorgegebenen rPBF-Wert aber mit einem rMTT-Wert von 5
s berechnet wurden. Durch den gewéhlten Wert fiir rPBF werden die dargestellten Ergebnisse
in Abb. 5.16 nur mit diesem Wert gewichtet, aber der hat keinen Einfluss auf den Verlauf der
berechneten Perfusionsparameter in Abhéngigkeit der KM-Konzentration. In diesem Abschnitt
wurde daher zur Vereinfachung der Simulationen einen vorgegebenen rPBF-Wert von 1 #(Z)Oml
gewihlt.

Unter Verwendung eines kleinen Flipwinkels von 10° liefert MLCC bis zu einer KM-Konzentration
von 0,5 %"l rPBF-Werte von 1 m bei beiden rMTT-Werten von 3 s und 5 s (obere Reihe).

Oberhalb dieser KM-Konzentration wird mit zunehmender KM-Konzentration der vorgegebene
rPBF-Wert bis zu 300% bei einem rMTT-Wert von 3 s und 320% bei einem rMTT-Wert von 5 s
iiberschiitzt. Bei einem Flipwinkels von 15" werden die rPBF-Werte von 1 #(J()ml bis zu einer
hoheren KM-Konzentration von 0,75 %"l mit einer Abweichung kleiner als 5% korrekt berech-
net. Dies ist die auf die Verldngerung des linearen Bereiches zwischen der Signalintensitdt und
der KM-Konzentration bis zu dieser KM-Konzentration zuriickzufithren. Der vorgegebene rPBF-
Wert wird bei beiden rMTT-Werten bis zu 200% in dem betrachteten KM-Konzentrationsbereich
von 0,75 mTOl bis 7 %"l iiberschiitzt. Bei einem Flipwinkel von 25° liefert MLCC bis zu einer

KM-Konzentration von 1 %"l mit einer Abweichung von kleiner als 5% gleiche rPBF-Werte wie

der vorgegebene rPBF-Wert von 1 Die Uberschitzung des vorgegebenen rPBF-Wertes

ist immer geringer als 130%.

min- 100ml

In der mittleren Reihe sind die mittels MLCC berechneten regionalen pulmonalen Blutvolumina
rPBV in Abhéngigkeit der KM-Konzentration dargestellt. Unter Verwendung eines Flipwinkels
von 90° fiir die Simulationen berechnete sich ein rPBV-Wert von 3 #fnl und 5 ﬁfnl iitber den
gesamten Bereich der KM-Konzentrationen bei rMTT Werten von 3 s und 5 s. Bei einem kleinen
Flipwinkel von 10° wird der rtPBV-Wert von 3 100 oo, Pis zu 230% bei allen KM-Konzentrationen
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oberhalb von 0,25 %‘Jl iiberschétzt. Bei demselben Flipwinkel kommt auch fiir einen rPBV-
Wert von 5 ﬁfnl eine Uberschiitzung bis zu 360% vor. Bei einem Flipwinkel von 15° werden
zunéchst die rPBV-Werte von 3 ﬁfnl und 5 ﬁfnl bis zu einer KM-Konzentration von 0,75
%Ol mit einer Abweichung von kleiner als 5% korrekt berechnet. Mit der Zunahme der KM-
Konzentration von 0,75 m’?"l auf 7 %"l werden dann die rPBV-Werte bis zu 100% bei beiden
rMTT-Werten iiberschétzt. Bei einem Flipwinkel 25° liefert MLCC mit einer Abweichung von
kleiner als 5% gleiche rPBV-Werte wie der vorgegebene rPBF-Wert von 3 #fnl und 5 #ﬁnl bis
zu einer KM-Konzentration von 1 %Ol Mit einem Flipwinkel von 25° wird die Uberschitzung
des vorgegebenen rPBV-Wertes noch geringer und nimmt einen Wert von 50% und 40% bei

rMTT-Werten von 3 s und 5 s an.

In der unteren Reihe sind die mittels MLCC berechneten regionalen mittleren Transitzeiten
rMTT in Abhéingigkeit der KM-Konzentration aufgetragen. Zu jeder KM-Konzentration wurde
der rMTT-Wert aus dem Quotienten des zugehorigen rPBV- und rPBF-Wertes zu dieser KM-
Konzentration berechnet. Bei einem Flipwinkel von 90° schwankt der berechnete rMTT-Wert
zwischen 3 s und 3,1 s (links) und zwischen 4,9 s und 5 s (rechts) iiber den gesamten Bereich
der KM-Konzentrationen. Bei einem Flipwinkel von 10° steigt der berechnete rMTT-Wert zu-
nichst um 10% des vorgegebenen rMTT-Wertes in einem KM-Konzentrationsbereich von 0,25
bis 0,75 %Ol an. Ob der berechnete rMTT-Wert nach dieser KM-Konzentration weiter zu oder
abnimmt, ist sehr stark sowohl vom verwendeten Flipwinkel als auch vom Wert des zugehérigen
rPBV- und rPBF-Wertes zu jeder KM-Konzentration abhéngig. Beispielsweise ist in der rechten
Abbildung zu erkennen, dass bei allen Flipwinkeln von 15° bis 25° die berechneten rMTT-Werte
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Abbildung 5.16: Dargestellt sind die mittels MLCC berechneten pulmonalen Perfusionsparameter (rPBF, rPBV
und rMTT) in Abhéngigkeit der KM-Konzentration. Hierbei wurde der Flipwinkel von 10°
bis 25° in 5 -Schritten variiert. Zuséztlich wurde ein Flipwinkel von 90° verwendet, bei dem
das MR-Signal linear mit zunehmender KM-Konzentration ansteigt. Die Simulationen wurden
mit einer einfachen exponentiellen Gewebe- Residuenfunktion R(t) = e  TMTT mit folgenden
Parametern durchgefithrt: SNR = 200, rPBF =1 m, rMTT = 3 s (linke Spalte) und 5

s (rechte Spalte).

oberhalb einer KM-Konzentration von 0,75 mmoz iiber den gesamten Bereich der KM-Konzentrationen
monoton abnehmen. Die berechneten rMTT—Werte bei einem Flipwinkel von 10° weisen hingegen
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nach einem monoton abfallenden Verlauf in Abhéngigkeit der zunehmenden KM-Konzentration
einen zweiten Anstieg ab einer KM-Konzentration von 5 %"l auf.
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6 Diskussion

Die Bestimmung der pulmonalen Perfusionsparameter stellt ein wichtiges diagnostisches Hilfs-
mittel bei der Beurteilung von Erkrankungen wie z.B der Pulmonalembolie oder der chronisch
obstruktiven Lungenerkrankungen dar. Mit der kontrastmittel-unterstiitzten dynamischen Ma-
gnetresonanztomographie lassen sich die regionale Verédnderungen der Perfusionsparameter z. B.
im Verlauf einer Therapie feststellen. Durch die Erfassung der ersten Passage des Kontrastmit-
telsbolus durch die Lunge mittels ,,Bolus-Tracking“-Methoden wie z. B. durch die Messung der
T1-Dynamik wird die Quantifizierung der Perfusionsparameter ermoglicht.

Basierend auf einem einfachen Modell eines zeit-invarianten Systems wird die Lunge als eine
»,Black Box* mit einem arteriellen Eingang und einem Ausgang im Lungengewebewebe betrach-
tet. Unter Verwendung der Indikator-Verdiinnungstheorie wird die Losungsfunktion b(¢) durch
die Entfaltung der gemessenen arteriellen Eingangsfunktion Carp(t) und der Gewebefunktion
CGewebe(t) bestimmt, die den Bluttransport im Gewebe charakterisiert.

Bei der Entfaltung handelt es sich um ein inverses Problem, das im Allgemeinen schlecht ge-
stellt ist. Dies bedeutet, dass die Losungskurve sehr sensitive auf kleine Anderungen in den
Eingangsdaten reagiert. Infinitesimale Anderungen (Rauschen) in Catr(t) und Cgewebe(t) indu-
zieren groBe Anderungen in der Losungsfunktion b(t), die zur Instabilitit von b(t) fithren.

Fiir die Stabilisierung der Losungsfunktion schlecht-gestellter Probleme wurden in dieser Ar-
beit zwei nicht-parametrische Methoden, die abgeschnittene Singuldrwertzerlegung tSVD und
die generalisierte Tikhonov-Regularisierungsmethode T-Reg verwendet. Bei tSVD als Standard-
Regularisierungsmethode wurde die Regularisierung mit Hilfe eines fixen Schwellenwertes ¢
durchgefiihrt. Hierbei wurden die hochfrequenten Rauschanteile in der Losungsfunktion auf Null
gesetzt, deren Singuldrwerte kleiner als ¢ waren. Bei der T-Reg-Methode (Gl. 4.41) wird die Re-
gularisierung der Losungsfunktion b(¢) durch einen Regularisierungsparameter A gesteuert. Fiir
kleine \-Werte wird die Losungsfunktion b(t) von dem Rauschen in den Eingangsdaten dominiert.
Im Gegensatz dazu fithrt die Wahl eines grolen A-Wertes zur glatten Losungskurve b(t), wodurch
ein Teil der physiologischen Informationen verloren geht. Zur Bestimmung eines optimalen Re-
gularisierungsparameters Aopy bei der generalisierten Tikhonov-Regularisierungsmethode wur-
den die modifizierten Varianten des L-Kurven-Kriteriums MLCC und des Residuen-Funktions-
Modells RFM verwendet, die anhand von simulierten und realen MRT-Datensétzen der Lunge
optimiert und mit der Standard-Regularisierungmethode tSVD verglichen wurden.

Das Standard-L-Kurven-Kriterium LCC zeigte zwei Limitationen bei dessen Anwendung auf
die MRT-Datensétze der Lunge. Anhand von zwei Zusatzkriterien wurde die LCC-Methode fiir
die Lunge optimiert. Die modifizierte Variante davon wurde MLCC genannt. In Ubereinstim-
mung mit MLCC wurde die von Fieselmann et al. [Fie07] vorgestellten REM-Methode fiir die
MRT-Datensitze der Lunge optimiert. Bei dieser Methode wurde die Stérke der Regularisierung
bSchwellenwert filr einen bestimmten simulierten MRT-Datensatz der Lunge (SNR = 20, rPBF = 90
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#{l)oml’ rMTT = 3 s) so gewéhlt, dass diese Methode das gleiche mittlere A wie MLCC lieferte.
Jede dieser drei Methoden tSVD, MLCC und RFM hat ihre individuellen Vorteile und Nachteile.
Die tSVD-Methode wurde urspriinglich von @stergaard et al. [¥s96b] fiir die MRT-Datensétze
des Gehirns eingesetzt. Diese Methode wurde aber auch von Risse et al. [Ris06] als eine robuste
Regularisierungsmethode bei den MRT-Datensétzen gesunder Probanden verwendet. Die tSVD-
Methode liefert allerdings oszillierende regularisierte Losungsfunktion b(¢), wodurch die Form der
Gewebe-Residuenfunktion R(t) fehlerhaft charakterisert wird [Cal03]. Da bei der tSVD-Methode
der Schwellenwert ¢ fiir ein spezielles Signal-zu-Rausch-Verhiltnis SNR in der Pulmonalarterie
bestimmt wird, ldsst sich die Genauigkeit der Charakterisierung der Gewebe-Residuenfunktion
nicht im Wesentlichen von der Erh6hung des SNR bei der simulierten KM-Konzentration-Zeit-
Kurven fiir das Lungenparenchym beeinflussen (Abb. 5.8). In Ubereinstimmung mit Calamante
et al. [Cal03] und Zanderigo et al. [Zan09] macht diese Eingeschaft die tSVD-Methode zu einer
ungeeigneten Auswertemethode fiir die bildpunktweise Analyse der Datensétze mit inhomoge-
nen SNR-Werten wie z. B. im pathologischen Gewebe auftreten.

Im Gegensatz dazu passt sich die generalisierte Tikhonov-Regularisierung an das SNR an,
denn bei der Bestimmung des optimalen Regularisierungsparameters Aopy wird die gemessene
KM-Konzentration-Zeit-Kurve im Lungenparenchym mit einbezogen. Beim L-Kurven-Kriterium
(LCC), das urspriinglich von Hansen [Han93] eingefiihrt wurde, wird der optimale Regularisie-
rungsparameter Agpt. als ein A definiert, welches zum Maximum der Krimmungskurve ()
gehort. Allerdings kann die LCC-Methode in ihrer urspriinglichen Form nicht auf die MRT-
Datensétze der Lunge angewendet werden, weil diese Methode dabei zwei Limitationen aufweist,
die nicht in dem urspiinglichen Paper von Hansen [Han93] untersucht wurden. Erstens treten
k(A)-Kurven auf, die mehr als ein lokales Maximum besitzen. Dieser Fall kommt sehr hiufig
bei den MRT-Datensétzen der Lunge vor. Bei solchen x(\)-Kurven ist fiir die Wahl eines lokale
Maximums ein weiteres Kriterium notwendig, ansonsten wird willkiirlich eines ihrer Maxima
als lokales Maximum gew#hlt. Die zweite Limitation bezieht sich auf die x(\)-Kurven, die nur
ein globales Maximum haben, aber kein lokales. In unseren Simulationen sind hierbei globale
Maxima bei A\-Werten gleich Null aufgetreten. In solchen Fillen versagt die LCC-Methode, weil
dies zu einer unregularisierten und instabilen Losungskurve b(t) fiihrt.

Aufgrund dieser Limitationen wurden zwei Zusatzkriterien in dieser Arbeit fiir die LCC-Methode
eingefiihrt. Im Falle einer x(\)-Kurve mit mehreren lokalen Maxima wurde das zum grofiten \-
Wert gehorige Maximum als lokales Maximum gew&hlt. Wenn es kein lokales Maximum gab,
wurde A gleich dem kleinsten erlaubten Wert von 1073-0p.¢ gesetzt werden. Ein dhnlicher An-
satzes wurde bei Sourbron et al. [Sou07] fiir die Auswertungen der MRT-Datensitze der Niere
verwendet, indem die logarithmische Verteilung der \-Werte mit der Wahl eines Anfangswertes
von 1073-0p,ax eingeschrinkt wurde. Da die LCC-Methode sowohl bei den simulierten als auch
bei realen MRT-Datensétzen der Lunge versagte, wird empfohlen, diese Methode nur in Kom-
bination mit den oben erwihnten Zusatzkriterien zu verwenden.

Basierend auf der Indikator-Verdiinnungs-Theorie ist die Quantifizierung der Lungenperfusion
mit Entfaltungsmethoden grundsétzlich vom SNR abhéngig. In der vorliegenden Arbeit wurden
daher zur Optimierung des MLCC und des RFM fiir die Lunge Simulationen durchgefiihrt, die
unterschiedlichen Perfusionsbedingungen (rPBF, rMTT) mit verschiedenen Signal-zu-Rausch-
Verhiltnissen in der Lunge entsprechen. Beide Methoden wurden anhand von Ergebnissen der
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Simulationen mit der Standard-Regularisierungsmethode tSVD verglichen.

Die mittels MLCC und RFM berechneten Perfusionsparameterkarten (Abb. 5.11) ermdoglichen
eine Differenzierung des normalen vom pathologischen Gewebe, die so deutlich ist, dass sie
zur Diagnostik wichtige Informationen liefern kénnen [Att09]. Minderperfundierte Bereiche sind
deutlich abgrenzbar, so dass beispielsweise bei der Pulmonalembolie zur Beurteilung des Thera-
pieverlaufs unter Antikoagulation! [Klu05] eingesetzt wird. Obwohl MLCC in den Simulationen
tendenziell stabilere Ergebnisse liefert, ist es empfehlenswert bei der Auswertung von Patienten-
datensidtzen RFM zu verwenden, da hiermit in den pathologischen Lungenregionen mit geringem
SNR-Wert keine falsch berechneten Pixel mit sehr hohen rPBF Werten auftreten.

Im Vergleich zu MLCC konnten die Vorteile von RFM in den Simulationen unter den idea-
len Bedingungen in den Simulationen nicht zum Tragen kommen. Erst bei in-vivo Datensétzen
erlangten sie aufgrund verschiedener Artefakte wie Patientenbewegung, Atembewegung, Herz-
pulsation, Verzogerung [Cal00] und Dispersion [Cal00] des Bolus eine grofie Bedeutung, denn
RFM erzwingt eine physiologisch sinnvolle Gewebe-Residuenfunktion. Beim Vergleich der Er-
gebnisse der simulierten und realen MRT-Datensitze sollte darauf geachtet werden, dass er-
stens in den Simulationen die Effekte der Verzogerung und der Dispersion des Bolus aufgrund
der Vereinfachung der Implementierung der Methoden nicht beriicksichtigt wurden, welche sich
aber unter realen Bedingungen nicht vermeiden lassen. Zweitens sollte beachtet werden, dass die
regionalen Perfusionsparameter selbst unter diesen idealisierten Bedingungen bei SNR-Werten
zwischen 10 und 20 um 15% bis 20% von ihren vorgegeben Werten abweichen. Diese Abweichung
kann als minimaler zu erwartender Fehler fiir die in-vivo-Ergebnisse betrachtet werden.

Fiir die quantitative Analyse der ersten Passage des Kontrastmittels in der Lunge ist es not-
wendig aus den gemessenen Signal-Zeit-Kurven sowohl in der Pulmonalarterie als auch im Lun-
genparenchym die entsprechenden KM-Konzentration-Zeit-Kurven zu berechnen. Eine wichtige
Voraussetzung fiir die Verwendbarkeit dieser KM-Konzentration-Zeit-Kurven fiir die Quantifizie-
rung der Lungenperfusion ist, dass die KM-Konzentration aus dem gemessenen Signal eindeutig
berechenbar ist. Bei kleinen KM-Konzentrationen ist diese Umrechnung einfach, da ein linea-
rer Zusammenhang besteht (Kap.5.2, [Pud08]). Bei sehr hohen KM-Konzentrationen ist eine
Sattigung des Signals erreicht, was eine Umrechnung unmdoglich macht, dieser Bereich muss
bei in-vivo Anwendungen unbedingt vermieden werden. Dazwischen existiert ein nicht-linearer
Bereich, der eine Umrechnung prinzipiell ermdoglicht, der in der klinischen Routine jedoch nur
empfehlenswert ist, falls eine verlissliche Eichkurve bekannt ist [Nee09]. Fiir die Berechnung
der Eichkurve werden die verwendeten Sequenzparameter, die Relaxivitdt des Kontrastmittels
und die longitudinalen Relaxationszeiten ohne Kontrastmittel benttigt. Da fiir die longitudina-
len Relaxationszeiten in der Literatur Werte zwischen 1200 ms und 1600 ms publiziert worden
sind, stellen diese die grofite Unsicherheit dar [Nee09, Sch02b, Man02]. Um diese Unsicherheit
zu vermeiden wurde in dieser Arbeit hauptséichlich der lineare Bereich weiter untersucht.

Bei der MRT ist zu beachten, dass die KM-Konzentration nicht direkt zu einem Anstieg des MR-
Signals fithrt, sondern die durch das Kontrastmittel verursachte Verkiirzung der T7-Relaxationsz-
eit der vorhandenen Wasserstoffprotonen im Blut. Die Gréfle der relativen Signaldnderung ist
somit durch die Verkiirzung der T1-Relaxationszeit gegeben, wobei das MR-Signal selbst von der

! Als Antikoagulation wird die therapeutische Hemmung der Blutgerinnung durch Gabe von gerinnungshemmen-
den Medikamenten (Antikoagulantien) bezeichnet.
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Pulssequenz, den Potokollparametern, physiologischen Figenschaften des zu untersuchenden Ge-
webes und des Kontrastmittels abhéngig ist. Die im Weiteren angegebenen KM-Konzentrationen
und Injektionsraten héngen somit strenggenommen von den genauen Sequenzparametern ab
(vergl. Kap. 4, Tab.4.4), dies muss bei den angegebenen KM-Konzentrationen beriicksichtigt
werden.

Einige Autoren, wie Wilke et al. [Wil93] und Jerosch-Herold et al. [Jer98] empfehlen grundsétz-
lich mit kleinen KM-Konzentrationen zu arbeiten, damit der lineare Zusammenhang zwischen
der relativen Signalinderung und der zugrunde liegenden KM-Konzentration angenommen wer-
den kann. Alternativ wurde beispielsweise von Risse et al. die Doppelbolus-Technik [Ris06] zur
Messung der Lungenperfusion verwendet. Hierbei wird die AIF mit einem KM-Vorbolus kleiner
Konzentration und die TRF mit einem zweiten KM-Bolus hoher Konzentration gemessen. Das
Ziel des Vorbolus ist hierbei, dass die KM-Konzentration in der Pulmonalarterie im linearen
Bereich bleibt. Durch Verwendung der Doppelbolustechnik kann die KM-Konzentration indivi-
duell fir Carr(t) und Cgewebe(t) optimiert werden. So konnten Risse et al. [Ris06] relativ hohe
KM-Injektionsraten von 0,01 %g"l Korpergewicht als Prebolus und 0,04 m,?;(’l Korpergewicht
als Hauptbolus mit einem zeitlichen Abstand von 4,5741,02 Minuten mit einer Injektionsrate
von 4 m?l verwenden. Dies liefert jeweils hohere SNR Werte und somit eine verlésslichere Messung.

Die Doppelbolustechnik ist eine effiziente Technik um die Linearitit in der Pulmonalarterie
zu gewihrleisten, jedoch muss das System zeitinvariant sein [Nee09]. Die Form des Vorbolus
darf nicht von der des Hauptbolus abweichen [Nee09], d.h. beispielsweise sollte die Pulsfrequenz
nicht zu stark variieren. Deswegen sollten die Messungen in kurzem zeitlichen Abstand erfolgen.
Andererseits ist es vorteilhaft, wenn die Zeit zwischen Vorbolus und Hauptbolus grofl genug ist,
damit kein nennenswerter Rest des Vorbolus zum Zeitpunkt des Hauptbolus im Blut vorhanden
ist. Aufgrund der groflen Abhéngigkeit von der Pulsfreugenz wird die Einzelbolustechnik der
Doppelbolustechnik gegeniiber oft in der Praxis bevorzugt, wie z.B. in [Pud08]. In Kap. 5.2
wurde gezeigt dass typischerweise eine KM-Konzentration von 1 mmol/l bei klinisch iiblichen
Sequenzeinstellungen nicht iiberschritten werden sollte. Dies entspricht einer Injektionsrate von
3 mTl eines 0,5 molaren Kontrastmittels Magnevist® bei einem Patienten mit einem Koérperge-
wicht von 60 kg (unter Beriicksichtegung der Dispersion des Bolus). Diese Injektionsrate ist in
guter Ubereinstimmung mit der von Puderbach et al. [Pud08] vorgeschlagenen Injektionsrate.



127

7 Zusammenfassung und Ausblick

Im Rahmen dieser Arbeit wurden zwei nicht-parametrische Entfaltungsmethoden, die abge-
schnittene Singulidrwertzerlegung tSVD und die generalisierte Tikhonov-Regularisierungsmethode
T-Reg zur bildpunktweisen quantitativen Analyse der Lungenperfusion verwendet. Im Gegen-
satz zu tSVD passt sich die Regularisierungsstidrke bei T-Reg an die Variantion des SNR im
Lungengewebe an. Die Bestimmung der optimalen Regularisierungsstéirke bei T-Reg wurde mit
Hilfe der Methoden des L-Kurven-Kriteriums LCC und des Residual-Funktion-Modell RFM
durchgefiihrt, die speziell fiir die Lunge optimiert wurden. Hierbei wurde LCC zunéchst mit
zwei Zusatzkriterien zu MLCC modifiziert und RFM in Ubereinstimmung mit MLCC fiir einen
bestimmten simulierten MRT-Datensatz der Lunge (SNR = 20, rPBF = 90 #(l)om’ rMTT
= 3 s) so optimiert, dass diese Methode das gleiche mittlere A wie MLCC lieferte. Die beiden
Methoden wurden anschliefend anhand von simulierten und realen MRT-Datensétzen der Lunge
mit der Standard-Regularisiserungsmethode tSVD verglichen.

Die Stabilitdt der beiden modifizierten Varianten des LCC und des RFM fiir die quantitive
Erfassung der Lungenperfusion wurde anhand der Auswertungen von 30 MRT-Datenséitzen der
Lunge nachgewiesen. Diese Datensétze wurden an gesunden Probanden und Patienten mit aku-
ter Lungenembolie sowie chronisch obstruktiver Lungenerkrankung aufgenommen. Die deutliche
Abgrenzung der normalen von pathologischen Lungenregionen auf allen mit diesen beiden Me-
thoden berechneten Paramaterkarten weist darauthin, dass beide Methoden fiir die Diagnostik
in der Klinik eingesetzt werden kénnen. Im Rahmen dieser Arbeit wurden die Methoden nur
bei Patienten mit akuter Lungenembolie und chronisch obstruktiver Lungenerkrankung COPD
verwendet. In zukiinftigen Arbeiten sollten diese Methoden auf die MR-Datensétze der Pa-
tienten mit anderen Lungenerkrankungen sowie Lungentumoren angewendet werden. Um die
Methoden fiir die bildpunktweise quantitative Analyse der Lungenperfusion bei verschiedenen
Lungenerkrankungen optimieren zu kénnen, miissten zunéchst die Effekte der Verzogerung und
der Dispersion des Bolus in den Simulationen beriicksichtigt werden. Je nach auszuwertendem
Lungendatensatz sollten die Methoden weiter modifiziert werden.

Der Giiltigkeitsbereich des linearen Zusammenhanges zwischen dem MR-Signal und der KM-
Konzentration wurde durch in-vitro-Messungen fiir die TWIST-Pulsssequenz bestimmt. Der Ein-
fluss der Nicht-Linearitét in der Pulmonalarterie auf die Genauigkeit der Parameterbestimmung
wurde umfassend durch Simulationsrechnungen untersucht. In der klinischen Routine am DKFZ
wird den Patienten fiir die Perfusionsmessungen an der Lunge eine KM-Konzentration von 0,05
m,:;"l Korpergewicht injiziert. Im Rahmen einer Probandenstudie sollten in Zukunft Perfusions-
messungen mit der TWIST-Sequenz durchgefiihrt werden, bei denen die KM-Konzentration des
Bolus in der Pulmonalarterie nach der Injektion derselben KM-Konzentrationsmenge bestimmt
wird. Anhand der in dieser Arbeit gewonnenen Erkentnisse kann daher eine genaue Menge an zu
injizierender KM-Konzentration definiert werden, fiir die die Linearitdt in der Pulmonalarterie
ohne Beeintriachtigung des Signal-zu-Rausch-Verhéltnisses gewéhrleistet ist.
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magnetische Feldstarke

Energieeigenwerte des Protons im Magnetfeld

Field of View, Gesichtsfeld

8{9&, Gradientenstéirke

g-Faktor des Kerns

Hamilton-Operator freier Teilchen

Zeeman-Anteil des Hamilton-Operators im dufleren Magnetfeld
Planksches Wirkungsquantum

quantenmechanischer Operator des Kernspins
Kernspinquantenzahl

Operator der z-Komponente des Kernspins
Boltzmann-Konstante
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Repetitionszeit zwischen zwei Anregungen
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regional Mean Transit Time, regionale mittlere Transitzeit
regional Pulmonary Blood Flow, regionaler pulmonaler blutfluss
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FLASH Fast Low Angle Shot
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w. E.

willkiirliche Einheiten



Glossar medizinischer Ausdriicke

Med. Ausdriicke

Definition

Bolus
Erythrozyt
Expiration
Extravasation
extravaskular
extrazelular
Inspiration
Interstitium
Intravasalraum
intravaskulér
In vivo
Parenchym
Perfusion
pulmonal
truncus pulmonalis

konzentriertes, schnell iniziertes Kontrastmittel

rotes Blutkorperchen; Zelle, die den Sauerstofftransposrt im Organismus vollzieht.
Ausatmen der Luft

Austreten aus einem Gefaf3

auBerhalb eines Gefiifles/aus einem Gefifl austretend

auBlerhalb von Zellen/nicht in Zellen eintretend

Einatmen der Luft

Zwischenraum zwischen Korperorganen und -geweben

Raum/Lumen in einem Gef4fl

innerhalb eines gefifles/in einem Gefif verbleibend

am lebenden Organismus

Das spezifische Gewebe eines Organs

Durchblutung

Die Lunge betreffend

Der erste Abschnitt der Lungenarterie, der sich in rechte und linke pulmonalarterie aufteilt.
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