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Fachbegriffe und Abkiirzungen

Fachbegriffe und Abkiirzungen

ADC  Sichtbarer Diffusionskoeffizient (engl. Apparent Diffusion Coefficient)
AIC Akaike Infomationskriterium (engl. Akaike Information Criterion)
AICc  AIC korrigiert fiir kleine Stichproben (engl. corrected AIC)

D Diffusionskoeffizient

D” Pseudo-Diffusionskoeffizient

DTI Diffusionstensorbildgebung (engl. Diffusion Tensor Imaging)

EKG Elektrokardiogramm

EPI Echo Planar Imaging

f Flussanteil des Signals

fi Inkohérenter Flussanteil

fx Kohérenter Flussanteil

fs Sichtbarer Flussanteil

FAp Fraktionelle Anisotropie des Diffusionstensors

FA; Fraktionelle Anisotropie des Flussanteilstensors

FC Flusskompensiertes Gradientenschema (engl. Flow Compensation)
FE Bewegungsempfindliches Gradientenschema (engl. Flow Encoding)

FID Freier Induktionszerfall (engl. Free Induction Decay)

FOV  Bildfeld (engl. Field Of View)

HF Hochfrequenz

IVIM  Intravoxel Incoherent Motion

IVIMp Intravoxel Incoherent Motion mit Diffusionstensor

IVOF  Intravoxel gerichteter Fluss (engl. Intravoxel Oriented Flow)

IVOF; Intravoxel gerichteter Fluss mit vereinfachtem Flussanteilstensor

mo Nulltes Gradientenmoment
m Erstes Gradientenmoment
Mf Mittlerer Flussanteil

MD Mittlere Diffusivitét
MRT  Magnetresonanztomographie
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Fachbegriffe und Abkiirzungen

Punkt-Spreiz-Funktion (engl. Point Spread Function)
Region von Interesse (engl. Region Of Interest )

Spezifische Absorptionsrate (engl. Specific Absorption Rate)
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Turbo-Spin-Echo

Maximal messbare Geschwindigkeit einer Phasenkontrastmessung (engl.
Velocity Encoding)

Ultrafast Low-Angle Rapid Acquisition with Relaxation Enhancement



1 FEinleitung

1 Einleitung

Seit zu Beginn der 1980er Jahre zum ersten Mal Bilder des menschlichen Kérpers mit
Hilfe von Magnetresonanztomographie (MRT) aufgenommen wurden, ist die MRT
ein unverzichtbarer Bestandteil der klinischen Diagnostik. MRT erméglicht es, nicht-
invasiv Bilder vom Inneren des Korpers zu machen. Im Gegensatz zu Computerto-
mographie (CT) oder Rontgenaufnahmen sind dafiir keine ionisierenden Strahlen
notig. Ein weiterer Vorteil von MRT gegeniiber Computertomographie und Rontgen
ist, dass neben der rein morphologischen Darstellung von Organen auch die Funk-
tion und Mikrostruktur von Gewebe dargestellt werden kann. In der Hirnforschung
wird die sogenannte funktionelle MRT haufig angewendet, um Verdnderungen in
der Gehirnaktivitdt festzustellen [96]. Diese Methode nutzt die unterschiedlichen
Relaxationszeiten von Blut, je nach Menge des gebundenen Sauerstoffs. Bei einer
Phasenkontrastmessung wird hingegen die Geschwindigkeit im Bild (meistens Ge-
schwindigkeit von Blutfluss) in der Phase des Signals kodiert und sichtbar gemacht
[84, 79]. Dazu werden Bilder mit unterschiedlichen Bewegungsempfindlichkeiten auf-
genommen. Die diffusionsgewichtete MRT wiederum kann Gewebeeigenschaften wie
Zelldichte [31], Anisotropie von Zellen [8] und die Durchblutung von Gewebe abbil-
den [61, 10]. Alle diese Methoden zur Darstellung von Funktion und Mikrostruktur
haben gemein, dass sie Verdnderungen im Gewebe darstellen kénnen, selbst wenn
sich die Morphologie nicht &ndert. Mit diffusionsgewichteter MRT kann der sicht-
bare Diffusionskoeffizient (engl. apparent diffusion coefficient ADC) bestimmt wer-
den. Der ADC zeigt betroffene Hirnregionen nach einem Schlaganfall schon frither
als konventionelle MRT Bilder [101]. Die Anisotropie und die Hauptrichtung der
Diffusion kann mit der Diffusionstensorbildgebung (engl. diffusion tensor imaging
DTTI) bestimmt werden [8]. Zundchst wurde DTT vor allem am Kopf eingesetzt, um
den Verlauf von Nervenbahnen nachzuvollziehen [62]. Seit einiger Zeit findet DTI
zunehmend mehr Anwendung auch auflerhalb des Kopfes, etwa in der Niere und
anderen Organen im Bauchraum [91, 57]. Es liegt nahe DTT in der Niere anzuwen-
den, weil die Nierenkanélchen und die versorgenden Geféfle ein sehr strukturiertes,
anisotropes Gewebe in der Niere erzeugen. Es konnte gezeigt werden, dass es mit
DTI méglich ist die Nierenfunktion nach einer Transplantation [26] oder bei chro-
nischem Nierenversagen [66] zu iiberpriifen. Im Gegensatz zu DTI beriicksichtigt
das Intravoxel Incoherent Motion (IVIM) Modell den Einfluss flieBender Spins (im
Allgemeinen Blut) auf eine diffusionsgewichtete MRT Aufnahme [10]. Dafiir wird
die Richtungsabhéngigkeit der Diffusion bei IVIM aufler Acht gelassen. Ebenso wie
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DTTI ist die Anwendung von IVIM auf die Nieren vielversprechend, weil die Nie-
ren zu den am stdrksten durchbluteten Organen gehoren. Bei der Anwendung des
IVIM Modells wird hédufig angenommen, dass die Bewegung der flieBenden Spins
zeitlich inkohérent ist, d.h. dass sich die Bewegungsrichtung der flieenden Spins
wéahrend der Diffusionskodierung mehrmals &ndert. DTI und IVIM sind also zwei
verschiedene Modelle, um die Diffusion zu beschreiben. Beide Modelle beriicksichti-
gen unterschiedliche Aspekte des diffusionsgewichteten Signals, werden aber auf das
gleiche Organ, d.h. die Niere angewendet.

Das Standardverfahren zur Aufnahme diffusionsgewichteter MRT Bilder ist Echo
Planar Imaging (EPI) [97]. Der Vorteil von EPI ist, dass Bilder sehr schnell aufge-
nommen werden konnen. Dafiir ist EPI anfillig fiir eine Vielzahl von Bildfehlern,
wie Verzerrungen und Geisterbilder. Diese Bildfehler kénnen Pathologien iiberde-
cken und so eine korrekte Diagnose erschweren. Diffusionsgewichtete Bilder ohne
diese Bildfehler sind daher erstrebenswert.

Ziel der Promotion war es, neue Methoden fiir die Aufnahme diffusionsgewichte-
ter MRT Bilder zu entwickeln und neue mathematische Modelle zu entwerfen, die
das diffusionsgewichtete Signal in der Niere passend beschreiben. In dieser Arbeit
werden zunéchst die Grundlagen der diffusionsgewichteten MRT und die Anatomie
der Niere beschrieben. Der folgende Teil der Arbeit beschéftigt sich mit der diffusi-
onsgewichteten MR-Bildgebung der menschlichen Niere bei einer Magnetfeldstérke
von 3T und umfasst im Wesentlichen drei Themengebiete. Zunéchst wird das neue
Diffusionsmodell Intravozel gerichteter Fluss vorgestellt, welches sowohl die Rich-
tungsabhéngigkeit der Diffusion (wie DTT), als auch das Signal flieender Spins (wie
IVIM) beriicksichtigt. Dieses Modell wird auf diffusionsgewichtete Bilder der Niere
angewendet und untersucht, ob das Flusssignal dort von der Raumrichtung abhéngt
oder eher isotrop ist. Im weiteren Verlauf dieser Arbeit wird eine neue Aufnahmeme-
thode beschrieben, bei der diffusionsgewichtete Bilder mit unterschiedlichen ersten
Gradientenmomenten m; (Bewegungskodierungen) dhnlich wie bei einer Phasenkon-
trastmessung aufgenommen werden. Diese Methode wird angewendet, um zu priifen
inwieweit die hiufig getroffene Annahme, dass die Bewegung der flieBenden Spins
zeitlich inkohérent ist, in der Niere tatsdchlich zutrifft. Ein weiterer Schwerpunkt die-
ser Arbeit ist der Vergleich von diffusionsgewichteten Bildern und Parameterkarten
die mit einer Turbo-Spin-Echo (TSE) Sequenz im Gegensatz zum Standardverfahren
EPI aufgenommen werden. TSE ist im Allgemeinen deutlich stabiler gegen Bildfeh-
ler als EPI, bringt aber in Bezug auf die diffusionsgewichtete Bildgebung andere
Nachteile mit sich. Die Vor- und Nachteile von TSE gegeniiber EPI zur Bestimmung

von DTI und IVIM Parametern in der Niere werden untersucht.
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2 Grundlagen

2.1 MR-Bildgebung

Die Magnetresonanztomographie (MRT) ist eine wichtige Technik der modernen me-
dizinischen Bildgebung und wird als solche immer weiter entwickelt. Im folgenden
Kapitel werden die physikalischen Grundlagen der MR-Bildgebung erldutert, welche
zum Verstandnis der vorliegenden Arbeit notig sind. Noch umfassendere Einfiithrun-

gen in die Prinzipien der MR-Bildgebung finden sich beispielsweise in [9, 32, 100].

2.1.1 Kernspin

Die Wechselwirkung von Kernspins mit einem &dufleren magnetischen Feld ist die
Grundlage fiir Bildgebung mittels MRT. In dieser Arbeit und den meisten klinischen
Anwendungen wird der Kernspin von Wasserstoff-Atomen genutzt, weil Wasserstoff
ein elementarer Bestandteil von Wassermolekiilen ist. Da der menschliche Kérper
zum Grofiteil aus Wasser besteht, bieten sich die Wasserstoffatome des Wassers fiir
die Bildgebung an [100]. AuBerdem ist das Signal des Wasserstoffs relativ stark, weil
sein gyromagnetisches Verhéltnis vergleichsweise grof§ ist.

Der Kern eines Wasserstoff-Atoms ist ein einzelnes Proton. Dieses Proton be-
sitzt einen Spin I mit Kernspinquantenzahl 1/2. Nach den Regeln der Quantenme-
chanik kann die Komponente des Spins I, in Richtung eines &ufleren Magnetfeld
B = (0,0, By) nur zwei Werte annehmen [32]:

1
I,=+=h 1

Dabei ist h das Planck’sche Wirkungsquantum und 7, ist die Komponente des Kern-
spins parallel zu B. Der Energieunterschied der beiden Zusténde des Protonenspins

in einem Magnetfeld der Feldstarke B, betragt:
AE = vhB, (2)

Das ist der sogenannte Zeeman-Effekt. v beschreibt das gyromagnetische Verhéltnis
und ist abhéngig vom jeweiligen Atomkern. Fiir das Proton ist v = 27 x 42.58
MHz/T. Nach der Boltzmann-Statistik befinden sich mehr Protonen im unteren der

beiden Energiezustdnde Ny, als im oberen Energiezustand N;. Das Verhéltnis der
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Besetzungszahlen ist gegeben durch:

Nﬂ —AE/kpT
—_— 3
NU ¢ ( )

Der Uberschuss der Spins im unteren Energiezustand erzeugt eine Nettomagneti-
sierung die umso stéirker ist, je grofler der Energieunterschied AE zwischen den
beiden Zusténden, d.h. je stirker das duflere Magnetfeld By ist. Das Verhéltnis der
Besetzungszahlen x—ﬂ héngt auBlerdem von der Temperatur 7" und der Boltzmann-
Konstante kg ab [32].

2.1.2 Anregung und Relaxation

Im Allgemeinen wird die Orientierung von §0 in z -Richtung angegeben. Es ist mog-
lich die Spins zu einem Wechsel ihres Energiezustandes anzuregen und eine Auslen-
kung der Nettomagnetisierung zu erreichen. Dazu wird ein Hochfrequenz(HF)-Feld

By (t) mit der Larmorfrequenz wy eingestrahlt.
wo = 7Bo (4)

Unmittelbar nach der Anregung durch einen HF-Puls der Dauer 7 ist die Nettoma-

gnetisierung um den Winkel a aus der z-Richtung ausgelenkt [32].

azy/OTBl(t) dt (5)

Das magnetische Moment der Spins und damit die Nettomagnetisierung préazedieren
anschliefend um die Achse des dufleren Magnetfeldes 50, ebenfalls mit der Larmor-
frequenz wy.

Im MR-Experiment kann die Prézession der Nettomagnetisierung mit Hilfe geeig-
neter Spulen gemessen werden. Messbar ist nur der transversale Anteil der Magne-

tisierung, also die Projektion des Nettomagnetvektors auf die xz-y-Ebene.

Ti-Relaxation

Nach der Anregung relaxiert die Nettomagnetisierung mit der Zeitkonstanten 77 zu-
riick in den Gleichgewichtszustand, d.h. sie richtet sich wieder parallel zur z-Richtung
aus. Dies geschieht iiber die sogenannte Spin-Gitter-Wechselwirkung, bei der die
Spins Energie an die umliegenden Atome und Molekiile abgeben. Die Nettomagne-

tisierung in der z-y-Ebene sinkt, wihrend der Anteil in z-Richtung steigt [32]. Nach
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einer erneuten Anregung steht typischerweise nur Signal zur Verfiigung, das unmit-
telbar vor der Anregung in z-Richtung ausgerichtet war. Im Allgemeinen ist deshalb
die Signalstirke S einer Messung abhéngig von der Repetitionszeit T'R zwischen

zwei Anregungen.
S o (1 — e TR/ (6)

T5-Relaxation

Gleichzeitig verdndern die prazedierenden Spins das Magnetfeld in ihrer unmittel-
baren Umgebung. Dadurch wirken sie auf die umliegenden Spins und es kommt zu
einer Dephasierung der Spins mit der Zeitkonstanten 7T5. Auflerdem erzeugen Inho-
mogenitédten durch Suszeptibilitdtsunterschiede des Magnetfeldes lokale Gradienten,
die die Spins zusétzlich dephasieren. Dies ist vor allem an Grenzschichten zwischen
Luft und Gewebe ausgeprégt. Insgesamt dephasieren die Spins daher mit der Zeit-
konstanten T3 wobei T3 < T5. Die Nettomagnetisierung in der z-y-Ebene sinkt [32].
Dieser Prozess wird auch freier Induktionsabfall (engl. Free Induction Decay FID)
genannt. Die Signalstédrke zur Echozeit T'E ist durch das Verhéltnis von TE zu T,

beeinflusst:
S o e TE/T (7)

Sowohl T}, als auch Ty hédngen von der Feldstdrke By und vom jeweiligen Gewe-
be ab. Neben der unterschiedlichen Protonendichte werden daher auch 737- und
T,-Gewichtungen verwendet, um Kontraste zwischen unterschiedlichen Geweben in

MRT-Aufnahmen zu erzeugen.

2.1.3 Ortskodierung

Um Bilder mit Hilfe des Kernspins zu erzeugen, muss eindeutig kodiert werden, wo-
her das aufgenommene Signal kommt. Dafiir wird das duflere Magnetfeld By zeitlich
begrenzt mit einem raumlich linearen Gradienten G = V | B| iiberlagert. Durch die
Anderung der Magnetfeldstirke dndert sich gleichzeitig die Larmorfrequenz w der

Spins, je nachdem an welchem Ort 7 sie sich befinden [32].
Wl 1) = wy + A G )

Das Signal s(t), welches die Empfangsspulen wihrend eines angelegten Gradient G

aufnehmen, héngt von der gewichteten Spindichte p(7) ab.

3<t) — /p(F)el f()tw(FrT)de:Sf’: eiWOt/p(f‘)eiVI(f é(T)deSF (9)
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Durch die Substitution der rdumlichen Frequenz k(t) = = fg G(7)dr wird deutlich,

-,

dass das gemessene Signal s(k) die Fourier-Transformierte F'T" der Spindichte ist.

s(F) = / p(Pe™ 2 di = FT[p(7) (10)

Eine wichtige Eigenschaft der Fourier-Transformation ist die Verschiebung im k-
Raum, wenn das Bild eine lineare Phase in einer Richtung aufweist. Diese Eigenschaft
ist auch als Fourier-Shift-Theorem bekannt:

FT[p(7)e ] = /p(f')e_ﬂ“(g_a)’?dfz S(E —a) (11)

Wenn das untersuchte Objekt wihrend einer Bewegungskodierung eine Drehbewe-
gung vollzieht (siche Kapitel 2.1.5), kann es zu so einer linearen Phase im Bild

kommen, d.h zu einer Verschiebung im k-Raum.

Gradientenecho

Um ein einfaches Gradientenecho zu erzeugen [32], wird nach der Anregung durch
einen HF-Puls ein Magnetfeldgradient —G fiir die Zeit t1 bis t2 angelegt, der die
Spins rdaumlich dephasiert (siche Abb. 1). Anschliefend wird in der Zeit von t2 bis
t3 ein Gradient mit umgekehrtem Vorzeichen angelegt (4+G), der die Spins wieder
rephasiert. Wéhrend der Zeit t2 bis t3 wird das Signal aufgenommen. Der Gradi-
ent zwischen t2 und t3 entspricht der Abtastung einer Linie im k-Raum (Abb. 1).
Dieser Gradient wird daher auch frequenzkodierender Gradient oder Auslesegradient
genannt. Der Zeitpunkt, wenn die Nettofliche unter allen Gradienten Null ergibt,
wird Echo-Zeit TE genannt (Abb. 1). Abgesehen von T3-Effekten sind in diesem
Moment alle Spins in Phase und es wird in der Regel das stérkste Signal erzeugt.
Zusétzlich zu den von auflen angelegten Gradienten, wirken wihrend der gesamten
Zeit lokale Magnetfeldgradienten, die einen 77 -Signalzerfall bzw. FID bewirken, wie
in Kapitel 2.1.2 beschrieben.

Spin-Echo

Auch bei einem Spin-Echo [32] werden die Spins nach der Anregung zunéchst durch
einen Gradienten +G dephasiert (Abb. 2). Danach wird zur Zeit TE/2 ein soge-
nannter HF-Refokussierpuls in der x-y-Ebene eingestrahlt, der die Phasenbeziehung
der Spins umkehrt. Spins die durch den ersten Gradienten eine zusétzliche Phase ¢
akkumuliert hatten, haben direkt nach dem Refokussierpuls die Phase —¢. Daher

10
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HF-Puls Signal

Fa¥ AN
vV VUV VAR

_Ik I kl \_ t

i1 2 TE

Abbildung 1: Gradientenecho: Bei einem Gradientenecho werden die Spins zunéchst
durch einen Gradientenpuls dephasiert (t1 bis t2). AnschlieBend wird
ein Gradient mit umgekehrtem Vorzeichen angelegt und dabei das
Signal aufgenommen (t2 bis t3). Das entspricht dem Abtasten einer
Linie im k-Raum in Frequenzkodierrichtung. Zur Echozeit TE wird
die Mitte der k-Raum Linie abgetastet.

kénnen die Spins im Anschluss durch einen zweiten Gradienten mit gleichem Vor-
zeichen (d.h. +G) refokussiert und ein Echo zur Zeit TE erzeugt werden. Da bei
einem Spin-Echo Zeit fiir das Einstrahlen des Refokussierpulses benétigt wird, kon-
nen nicht so kurze Echozeiten wie bei einem Gradientenecho erreicht werden. Der
Vorteil des Spin-Echos ist, dass sich die Dephasierung durch Magnetfeldinhomoge-
nitdten dank des Refokussierpulses autheben. Daher ist das Spin-Echo im Vergleich

zum Gradientenecho nur vom langsameren T5-Signalzerfall betroffen.

2.1.4 Eigenschaften von k-Raum und Bild

Fiir ein komplettes Bild reicht es nicht aus den k-Raum nur in einer Dimension
abzutasten. Ein zweidimensionales (2D) Bild erfordert die Messung des k-Raums
in zwei Dimensionen und ein dreidimensionales (3D) Bild die Messung in drei Di-
mensionen. In der vorliegenden Arbeit wurden ausschliefilich 2D Bilder verwendet,
darum bezieht sich der folgende Abschnitt im Wesentlichen auf den 2D k-Raum [32].

Durch eine diskrete Fouriertransformation entlang aller gemessener Dimensionen
wird der k-Raum in den Bildraum {iibertragen (siche Gl. 10). Das Bild und der
k-Raum enthalten deshalb gleich viele Punkte. Ein Bildpunkt représentiert ein drei-
dimensionales Volumenelement, welches Voxel genannt wird (Abkiirzung fiir Volu-

menelement).

11
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HF-Refokussierpuls

HF-Puls
TE/2
TE
t3 } t4 t
t] ——— 2
| | | N
_kmax 0 kmax

{1 ©TE2 3 TE w4

Abbildung 2: Spin-Echo: Fiir ein Spin-Echo wird die Phasenbeziehung der Spins
nach der Dephasierung (t1 bis t2) durch einen HF-Refokussierpuls
umgekehrt (TE/2). Die Spins kénnen dann durch einen Gradient mit
gleichem Vorzeichen refokussiert werden (t3 bis t4). Wie beim Gra-
dientenecho wird dabei eine k-Raum Linie in Frequenzkodierrichtung
aufgenommen.

Der 2D k-Raum

Um ein 2D Bild aufzunehmen wird wéhrend der Anregung durch den HF-Puls ein
Schichtselektions-Gradient angelegt [32]. Dieser bewirkt, dass nur die Spins inner-
halb der ausgewéhlten Schicht eine Resonanzfrequenz haben, die mit der Frequenz
des HF-Pulses iibereinstimmt. Spins auflerhalb der Schicht haben héhere oder nied-
rigere Resonanzfrequenzen und werden daher nicht angeregt. Anschliefend wird das
Signal auf einem kartesischen 2D Gitter innerhalb der Schicht kodiert (Abb. 3). Da-
bei wird k, in der Regel als Frequenzkodierrichtung bezeichnet, die wie in Abschnitt
2.1.3 beschrieben mit Hilfe von frequenzkodierenden Gradienten abgetastet wird. k,
wird Phasenkodierrichtung genannt. Vor der Frequenzkodierung kann ein Phasen-
kodiergradient angelegt werden [32]. So wird eine Zeile in k,-Richtung verschoben,
bevor sie anschlieBend durch den Frequenzkodiergradienten ausgelesen wird. Nach-

einander konnen auf diese Weise alle Zeilen des k-Raums ausgelesen werden.

Bildfeld und Auflésung

In der Regel wird der k-Raum auf einem 2D Gitter gemessen, d.h. die gemessenen
Punkte haben im k-Raum einen Abstand von Ak, (Ak,) in k.- (k,-) Richtung [32].
Dieser Abstand Ak, , héngt von der Stérke und Dauer des verwendeten Gradienten

Gz in - bzw. y-Richtung ab und von der Zeit At, die zwischen den Messungen des

12



2 Grundlagen

. . . . . . . .
. . ° . ) . . .
en . ) . ) ) . ) .
=
=
~
<
.Q . . ° . . . ° .
=
2
M% -8 . . . . . . . .
E
é’ . . ° . . ) . L —
>
2 =
0 0 [ ] [ ] ° [ ° . A
Ak,
k

Frequenzkodierrichtung

Abbildung 3: Bei einer kartesischen Abtastung des k-Raums wird zwischen
Frequenz- und Phasenkodierrichtung unterschieden. Der Abstand der
Punkte im k-Raum Ak bestimmt die Grofie des Bildfeldes, siehe GI. 13.

Signals an zwei benachbarten Punkten liegt:

Ak = LGAt (12)
27

Nach dem Faltungstheorem fiihrt diese diskrete Aufnahme des k-Raums zu einer
periodischen Wiederholung des Objekts im Bildraum. Ein Bildfeld (engl. Field Of
View FOV) der Grofie

FOV =1/Ak =1L (13)

wird demnach eindeutig kodiert [9]. Je grofler das aufgenommene Objekt ist, um-
so enger miissen also die Abstédnde Ak sein, damit das ganze Objekt innerhalb des
FOV liegt. Das Bild wiederholt sich mit einem raumlichen Abstand von L. Wenn ein
Objekt an einer Seite iiber das FOV hinaus ragt, kommt es daher zu sogenannten
Einfaltungen (Abb. 4). Das Objekt wird dann innerhalb des FOV auf der gegen-
{iberliegenden Seite des Bildes dargestellt und es kommt dort ggf. zur Uberlagerung
mit dem eigentlichen Bild.

Auflésung und Punkt-Spreiz-Funktion

Im Zentrum des k-Raumes befinden sich die niedrigen rdumlichen Frequenzen des

13
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Abbildung 4: Je grofler der Abstand der aufgenommenen Linien im k-Raum Ak
ist (oben), desto kleiner ist das Bildfeld (unten). Da sich das Bild
periodisch im Abstand L wiederholt (mitte), kommt es zu Einfaltun-
gen am Bildrand, wenn das Bildfeld kleiner als das Objekt ist (links,
L, < Objekt). Ist der Abstand der Linien im k-Raum klein genug und
damit das Bildfeld groer als das Objekt (rechts, Ly > Objekt), dann
wird das Bild ohne Einfaltungen dargestellt.

Ak, > Ak,
L, < L,

-> La<—

Bildes, also die Gesamthelligkeit und grobe Umrisse. Weiter auflen im k-Raum be-
finden sich die hohen rdumlichen Frequenzen. Diese enthalten Informationen iiber
die Details und Kanten im Bild. Je weiter der k-Raum nach auflen hin aufgenommen
wird, umso hoher ist demzufolge die Auflosung des Bildes [100].

Mathematisch gesehen entspricht die endliche Abtastung des k-Raums einer Mul-
tiplikation des k-Raums mit einer Rechteck-Funktion. Allgemein entspricht die Mul-
tiplikation des Signals im k-Raum s(k) mit einer Fensterfunktion w(k) einer Faltung
des Bildes mit der Fourier-Transformierten dieser Fensterfunktion FT[w(x)] [14].
Diese Fourier-Transformierte der Fensterfunktion wird auch Punkt-Spreiz-Funktion

(engl. Point Spread Function PSF) genannt.
FT[s(k) -w(k)] = p(r) @ FT[w(k)] = p(r) ® PSF (14)
Die Fourier-Transformierte der Rechteck-Funktion ist eine sinc-Funktion:

/ rect(k)e " dk = sinkmast) _ sinc(kmaz) (15)

—00 ma:c/r

kpmaz beschreibt hier die maximale Ausdehnung des k-Raums. Je kleiner k,,,,, desto
geringer ist also die Auflésung des Bildes. Das Rayleigh-Kriterium definiert die Auf-

16sung allgemein als Breite des Hauptmaximums der PSF, bei der das Signal noch
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64% der maximalen Intensitit besitzt [83]. In einem voll abgetasteten k-Raum ist
die Auflésung gleich der Voxelbreite. Haufig wird in der medizinischen Darstellung
der k-Raum nach auflen erweitert, indem in alle Raumrichtungen Nullen angefiigt
werden (engl. zero-filling). Das FOV &dndert sich dadurch nicht, aber das Bild enthélt
dann mehr Bildpunkte und erscheint glatter. In dem neuen k-Raum gibt es allerdings
eine scharfe Kante zwischen den gemessenen Werten und den angefiigten Nullen. Das
fithrt im Bild zu typischen Gibbs-Ringing Artefakten [9]. Um Gibbs-Ringing zu ver-
meiden, kann der gemessene k-Raum mit einer Fensterfunktion moduliert werden,
die am Rand auf Null abfallt. Eine typische Fensterfunktion dafiir ist der Ham-
ming Filter (Abb. 5). So entsteht ein glatter Ubergang zwischen dem gemessenen
k-Raum und den angefiigten Nullen. Allerdings wird durch die Fensterfunktionen
in der Regel auch die PSF verbreitert und somit effektiv die Auflésung des Bildes
reduziert. In dieser Arbeit wurden u.a. Turbo-Spin-Echo Bilder aufgenommen, die
einen relativ langen Echozug besitzen (siehe Kapitel 2.2.3). Wahrend des Echozuges
kann es dann zu T5-Signalzerfall kommen, was ebenfalls wie eine Fensterfunktion auf
den k-Raum wirkt. Die Verbreiterung der PSF zeigt sich durch Unschérfe im Bild,
sogenanntes T»-Blurring. Abb. 5 zeigt unterschiedliche Fensterfunktionen und ihre
jeweilige PSF. Eine umfassende Ubersicht zu unterschiedlichen Fensterfunktionen
und ihren Eigenschaften findet sich bei Harris [33].

2.1.5 Bewegungskodierung

Mit Hilfe von zusétzlichen Gradienten, die vor der Signalaufnahme angelegt werden,
kann die Geschwindigkeit von Teilchen in der Phase des Signals abgebildet werden.
Grundsétzlich lasst sich der Ort eines bewegten Teilchens in einer Taylorreihe nach

der Zeit entwickeln, ausgehend von der Anfangszeit ¢, [100]:
’I“(t):T0+U0'(t—t0)+§a0'(t—t0) (16)

Hier beschreibt 7y den Ort, iy die Geschwindigkeit und dy die Beschleunigung des
Spins zum Zeitpunkt tg. Hohere Ableitungen des Ortes nach der Zeit haben in der
Praxis einen sehr geringen Einfluss auf MR-Messungen und kénnen daher vernach-

lassigt werden [54]. Die Phase ¢, die ein Spin bei angelegtem Gradienten G(t) bis
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Abbildung 5: Verschiedene Filterfunktionen fiir den k-Raum (links) und die zuge-
horigen Punkt-Spreiz-Funktionen PSF (rechts). Kreuze in den PSF
zeigen die Lage von Bildpunkten an. Bei einem voll aufgenomme-
nen k-Raum ohne zusétzlichen Filter (Rechteck) sind alle Punkte im
Bild voneinander unabhéingig. Durch Zero-filling entstehen an schar-
fen Kanten im Bild Uberschwinger in weiter entfernten Bildpunkten,
sogenannte Gibbs-Ringing Artefakte. Ein Hamming Filter und ein T5-
Filter, der bei einer TSE-Aufnahme mit zentrischem Abtastschema
entstehen kann (Kapitel 2.2.3), sorgen fiir eine Verbreiterung der PSF,
d.h. zu verringerter Auflésung.
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zur Zeit t akkumuliert, betragt:
t —
o) = [ 7ie)- Gty ar
Ot . )
zy/Xﬁ+ayf+§%mm%cwqﬁ/ (17)
‘ t t . t 1 .
=7 (FO/ G(t") dt’+170/ Gt -t dt’+do/ 5G(t’) () dt')
0 0 0

Diese Gleichung kann durch die Verwendung des nullten, ersten und zweiten Gradi-

entenmoments (mg, m; und ms) noch vereinfacht werden [9].

t
m():/ G(t/) dt/
0

t
my :/ G-t dt (18)
ot 1
m:/&ﬂ%ﬁﬁ
0 2
In einem Sequenzdiagram bei dem die Gradientenstéirke in Abhéngigkeit der Zeit
dargestellt wird, wie beispielsweise Abb. 1 oder Abb. 2, erscheint m als Fliche

zwischen der Gradientenkurve und der Zeitachse. Gleichung (17) lasst sich nun ver-

einfacht schreiben als
¢:7(m0~F0+m1~ﬁo+m2-60) (19)

Durch Anlegen eines bipolaren Gradienten kann die Geschwindigkeit der Spins ko-
diert werden (Abb. 6). Ein bipolarer Gradient besteht aus zwei Gradientenpulsen
mit gleicher Flache A und entgegengesetzter Polaritdt. Die Nettofliche und das
nullte Gradientenmoment my eines bipolaren Gradienten sind also Null. Die Phase
¢ von unbewegten Spins bleibt unverédndert. Das erste Gradientenmoment m; ist

proportional zur Fliche A und zum Abstand 7 der beiden Gradientenpulse [100].
my=A-T (20)

GleichméBig bewegte Spins akkumulieren eine Phase proportional zu m; und zu
ihrer Geschwindigkeit vyg.
Die Kombination von zwei bipolaren Gradienten mit gleichem m; und entge-

gengesetzten Vorzeichen ergeben einen sogenannten flusskompensierten Gradienten
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(Abb. 7). Bei dieser Gradientenform ist m; = 0 und gleichméfig bewegte Spins
erhalten keine zusétzliche Phase. Bei Phasenkontrastmessungen werden in der Re-
gel ein Bild mit m; > 0 und ein Bild mit m; = 0 gegeneinander verglichen [9].
Aus dem Phasenunterschied A¢ = ¢,,,50 — ¢m,—0 der beiden Bilder lésst sich die
Geschwindigkeit in jedem Bildpunkt ablesen. Die Geschwindigkeit bei der der maxi-
mal messbare Phasenunterschied A¢ = 180° entsteht, wird auch Velocity Encoding
(VENC') genannt [9]:

T
VENC = 21
A (21)
Der tatsdchliche Phasenunterschied héngt von der jeweiligen Geschwindigkeit vy der
Spins ab.
™
Agb—VENC vo =y Amy vy (22)

Voraussetzung fiir eine korrekte Phasenkontrastmessung ist, dass sich alle Spins
innerhalb eines Bildpunkts gleich bewegen. Wenn sich in einem Bildpunkt gleichzei-
tig unbewegte und bewegte Spins befinden, kommt es zu Partialvolumen-Effekten
und das Bild zeigt eine gemittelte Phase an diesem Ort [38].

Auflerdem beschreibt Gleichung 22 die zusétzliche Phase nur fiir solche Spins
korrekt, die sich wiahrend der gesamten Zeit gleichméfig in Richtung des angelegten
Gradienten bewegen. Spins die ihre Bewegungsrichtung oder Geschwindigkeit éndern
wahrend die Gradienten angelegt sind, tragen eine zusétzliche Phase davon. my und
héhere Gradientenmomente konnen durch zusétzliche Gradienten ebenfalls genullt
werden, um gleichméfiige Beschleunigung und hohere Ableitungen der Bewegung
zu kompensieren [9]. Zum Anlegen der dafiir notigen Gradienten wird zunehmend
mehr Zeit benétigt. In dieser Arbeit wurde angenommen, dass der Phasendnderun-
gen durch Beschleunigung bei allen relevanten Messungen vernachlissigbar klein ist.

Deshalb wurden ms und hohere Gradientenmomente nicht weiter beriicksichtigt.

2.1.6 Diffusionsgewichtung

Diffusion ist die zufillige, ungerichtete Bewegung von Teilchen in einem Medium
[9]. In der diffusionsgewichteten MR-Bildgebung spielt vor allem die Bewegung von
Wassermolekiilen eine Rolle. Diese Wassermolekiile befinden sich im Blut, in den
Zellen und zwischen den Zellen im extrazelluldren Raum [61]. Der Austausch von
Molekiilen zwischen den Kompartimenten Blut, Zellen und extrazellulirem Raum
ist so langsam, dass er fiir die Zeit einer MR-Aufnahme vernachlissigt werden kann
[52]. Die Diffusion innerhalb jedes dieser drei Kompartimente ist der dominante

Effekt. Molekiile bewegen sich in eine Richtung, bis sie mit einem anderen Molekiil
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Abbildung 6: Oben: Ein bipolarer Gradient zur Bewegungskodierung besteht aus
zwei Gradientenpulsen der Fliche A im Abstand 7. Die Gradienten-
pulse haben entgegengesetzte Vorzeichen, sodass ihre Gesamtfliche
Null ergibt (mg = 0). Unten: Die Phase von stationdren Spins ist
proportional zum nullten Gradientenmoment mg und daher Null. Be-
wegte Spins erhalten eine zusétzliche Phase abhéngig vom ersten und
zweiten Gradientenmoment mq und mo entsprechend ihrer Geschwin-
digkeit und Beschleunigung (siche auch Gl. 19).

G(t)

QGradientenmomente

Zeit

Abbildung 7: Oben: Zwei bipolare Gradienten mit entgegengesetztem Vorzeichen
und ansonsten gleicher Fliche ergeben zusammen einen flusskompen-
sierten Gradienten. Unten: Das erste Gradientenmoment mq dieses
Gradienten ist Null, sodass gleichméfliig bewegte Spins durch diesen
Gradienten keine zusétzliche Phase erhalten. Flusskompensierte Gra-
dienten konnen auch andere Formen annehmen. Wichtig ist nur, dass
das mj insgesamt Null ergibt.
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zusammen stoffen und dndern dann ihre Richtung und Geschwindigkeit. Einstein
entdeckte den Zusammenhang zwischen der mittleren quadratischen Verschiebung
der Teilchen 72 wihrend der Zeit ¢ und dem Diffusionskoeffizient D [24]:

r2 = 6Dt (23)

Mit Hilfe von diffusionsgewichtenden Gradienten kann der Diffusionskoeffizient D
gemessen werden. Ahnlich wie bei der Bewegungskodierung (sieche Kapitel 2.1.5)
muss das nullte Gradientenmoment mg der Diffusionsgradienten immer Null ergeben,
damit unbewegte Spins unverédndert bleiben und nur bewegte Spins eine zusétzliche
Phase ¢ erhalten. Da sich die diffundierenden Molekiile in einem Bildpunkt mit
unterschiedlichen Geschwindigkeiten und in unterschiedliche Richtungen bewegen,
akkumulieren sie unterschiedliche Phasen ¢. Die mittlere Phase aller diffundierenden
Molekiile in einem Bildpunkt ist Null, solange es keinen Netto-Teilchenstrom gibt.
Die Signalstéirke S héngt von der Varianz der Phasen ¢2 ab [9].

S = Spe % = Spe P (24)

S ist dabei die Signalstéirke ohne Diffusionsgewichtung. Der sogenannte b-Wert wird

durch die angelegten Gradienten bestimmt [9]:

b= (27)? /0 TRy (25)

wobei fiir k() gilt t
E) = /em) [ Gt av (26)

Eines der ersten Gradientenschemata fiir die Diffusionsgewichtung wurde von Stejs-
kal und Tanner entwickelt [98]. Das Stejskal-Tanner Schema besteht aus zwei Gradi-
entenpulsen mit gleicher Stérke und Dauer. Zwischen den beiden Gradienten befindet
sich ein 180°-Refokussierpuls, der ein Spin-Echo erzeugt (Abb. 8).

Ein Nachteil des Stejskal-Tanner Schemas ist, dass dabei Wirbelstrome entste-
hen konnen, die die Bildqualitdt unter Umsténden erheblich verschlechtern (sie-
he Kapitel 2.2.2). Ublicherweise arbeiten MR-Tomographen heutzutage mit selbst-
abgeschirmten Gradientenspulen und Vorentzerrung der Gradienten (engl. gradient
preemphasis) [9]. Diese Mafinahmen reichen jedoch oft nicht aus, um Wirbelstrome
bei der diffusionsgewichteten Bildgebung mit ihren starken und langen Gradienten

ausreichend zu unterdriicken. Mit Hilfe eines Wirbelstrom-kompensierten Diffusion-
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Abbildung 8: Schema fiir Diffusionsgradienten nach Stejskal und Tanner [98] mit
zwei Diffusionsgradienten Gp;g. Der 180°-Refokussierpuls (HF) er-
zeugt ein diffusionsgewichtetes Spin-Echo (siehe Kapitel 2.1.3), wel-
ches je nach Diffusionskoeffizient des untersuchten Gewebes an Si-
gnalstérke verliert (siche Gl. 24).
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Abbildung 9: Wirbelstrom-kompensiertes Schema fiir Diffusionsgradienten mit zwei
Refokussierpulsen nach Reese et al. [86]. Die vier Diffusionsgradien-
ten (Gpig) sind zeitlich so abgestimmt, dass sich ihre Wirbelstrome
gegenseitig aufheben. Der Abstand der beiden 180°-Refokussierpulse
(HF) entspricht der halben Echozeit TE/2.

Schemas ist es aber moglich die Wirbelstrome effektiv zu unterbinden [86]. Dieses
Schema verwendet einen zusétzlichen 180°-Refokussierpuls wahrend der Diffusions-
gewichtung und insgesamt vier Gradienten unterschiedlicher Dauer (Abb. 9). Die
diffusionsgewichtenden Gradienten sind zeitlich so angeordnet, dass sich ihre Wir-

belstrome insgesamt ausloschen.

Bewegung und Diffusionsgewichtung

Das oben genannte Stejskal-Tanner Schema und das Wirbelstrom-kompensierte Sche-
ma erzeugen beide je nach Gradientenstérke ein teils erhebliches erstes Gradienten-
moment m; und damit eine starke Bewegungskodierung (siehe Kapitel 2.1.5). Wenn
sich das untersuchte Objekt wihrend der Diffusionsgewichtung bewegt, erhélt es
deshalb eine zusitzliche Phase (siehe Gl. 22). VENCs in der GroSenordnung von

I mm/s konnen entstehen, sodass schon kleinste Bewegungen extreme zusétzliche
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Phasen erzeugen. Dies kann zu komplettem Signalverlust bei Echo Planar Imaging
und Turbo-Spin-Echo Aufnahmen fithren (siche Kapitel 2.2.2 und Kapitel 2.2.4).
Ein bewegungskompensiertes Schema (m; = 0) reduziert zusitzliche Phasen und

hilft Signalausloschungen zu verhindern [76].
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2.2 Bildgebungssequenzen

Der k-Raum kann auf vielfdltige Weise abgetastet werden, um anschlieSend ein MR-
Bild zu berechnen. Im Folgenden werden die Techniken Echo Planar Imaging (EPI)
[97] und Turbo-Spin-Echo (TSE) [72, 73] vorgestellt. Diese beiden Techniken wurden
verwendet, weil es mit ihnen moglich ist ein komplettes Bild nach einer einzelnen
HF-Anregung aufzunehmen. Bei der diffusionsgewichteten Bildgebung ist das vor-
teilhaft, um die Gesamtaufnahmezeit in einem vertretbaren Rahmen zu halten, weil
fiir die Auswertung mehrere Bilder mit unterschiedlichen Diffusionsgewichtungen
notwendig sind. Aulerdem sind bei diffusionsgewichteten Aufnahmen mit mehreren
Anregungen pro Bild aufwindige Korrekturen notig, um die Daten im k-Raum kon-
sistent zu machen [5, 82, 39].

2.2.1 Echo Planar Imaging

Beim Echo Planar Imaging (EPI) werden nach einem HF-Anregungspuls mehrere
Linien im k-Raum direkt hintereinander als Gradientenecho (siche Kapitel 2.1.3)
aufgenommen [69]. Nach der Abtastung einer Linie wird ein kleiner Gradient in
Phasenkodierrichtung angelegt, ein sogenannter ,,Blip“, um direkt im Anschluss die
néchste Linie zu messen. Sie ist gegeniiber der vorherigen Linie in Phasenkodierrich-
tung verschoben und wird mit umgekehrtem Vorzeichen in der Frequenzkodierung
aufgenommen. Auf diese Weise wird nach und nach der gesamte k-Raum in ei-
nem einzigen langen Echozug abgetastet (Abb. 10). Dabei wird jede zweite Linie in
die gleiche (Frequenzkodier-)Richtung abgetastet. Die Aufnahmezeit pro Linie liegt
deutlich unter 1 Millisekunde und ein komplettes Bild kann in sehr kurzer Zeit auf-
genommen werden. Der Nachteil von Echo Planar Imaging ist die hohe Anfélligkeit
fiir Artefakte und Verzerrungen, die durch verschiedene Techniken nur teilweise kor-

rigiert werden konnen [63].

Artefakte

Eine Quelle fiir Artefakte bei EPI sind Beschrankungen der Gradienten durch die
Hardware. Um benachbarte Linien im k-Raum mit umgekehrtem Vorzeichen ab-
zutasten, wird das Vorzeichen des frequenzkodierenden Gradienten nach jeder Zei-
le gedndert (Abb. 10). Dies induziert Wirbelstrome, die das tatséchlich angelegte
Gradientenfeld zeitlich verzégern. Folglich wird das Echo nicht exakt in der Mitte

des frequenzkodierenden Gradienten erzeugt, sondern etwas spéter. Somit befinden
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Abbildung 10: Abtastung des k-Raums bei EPI. Zu Beginn werden die Spins in
Frequenz- und Phasenkodierrichtung dephasiert, um an den Rand
des k-Raums zu gelangen (0-A). Dann wird die erste Linie aufge-
nommen (A-B). Mit einem Gradienten-,Blip“ in Phasenkodierrich-
tung wird dann die néchste Linie ausgew&hlt (B-C). Diese Linie wird
in umgekehrter Richtung (d.h. gedndertes Vorzeichen des Frequenz-
kodiergradienten) aufgenommen (C-D). Linie fiir Linie kann so der
ganze k-Raum nach einer einzigen HF-Anregung aufgenommen wer-
den.
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sich die Echos der geraden und ungeraden Linien nicht direkt iibereinander. Das
Ergebnis ist ein Geisterbild. Dieses Geisterbild ist eine schwache Kopie des Origi-
nalbildes und um ein halbes Bildfeld in Phasenkodierrichtung gegen das Original
verschoben (engl. N/2 ghost) [9]. Rdumlich lineare Wirbelstrome in Richtung der
Frequenzkodierung oder Hysterese der Gradientenverstédrker konnen einen zusétz-
lichen Hintergrundgradienten erzeugen, der jede ausgelesene Zeile im k-Raum zu-
siatzlich um Ak, (u) = (—1)"ulAkgpipe verschiebt. Dabei ist u der Zeilenindex und
Akgpipr wird durch die Stérke des Hintergrundgradienten bestimmt [32]. So wird ein
lineares Geisterbild erzeugt (engl. linear ghost). Dieses Geisterbild hat in der Mitte
der Frequenzkodierrichtung eine Intensitdt von Null, wird aber zum Bildrand hin
linear stérker.

In der Literatur wurden verschiedene Methoden zur Korrektur des linearen und
des N/2-Geisterbildes vorgestellt [89, 107].

Verzerrungen

Neben der Beschrankungen durch das Gradientensystem ist Echo Planar Imaging
anféllig fiir Verzerrungen aufgrund von Off-Resonanzen [9]. Diese entstehen beispiels-
weise durch Suszeptibilitdtsspriinge an Grenzflichen, wie etwa zwischen Luft/Gas
und Gewebe. Dadurch werden Gradienten erzeugt, die die Resonanzfrequenz lokal
verdndern. Aulerdem kénnen langsam abklingende Wirbelstréme global die Reso-
nanzfrequenz verdndern. Durch die Off-Resonanz erhalten Spins eine zusétzliche
Phase, die im Laufe des EPI Echozuges immer weiter anwéchst. So verschiebt sich
das Signal entlang der Phasenkodierrichtung und es kommt zu Verzerrungen. Sus-
zeptibilitatsspriinge verursachen lokale Verzerrungen [63], wéhrend Wirbelstrome
das komplette Bild stauchen, strecken oder scheren kénnen [41] (siehe auch Kapi-
tel 2.2.2).

Beschleunigung: Partial Fourier

Der Kontrast in einem EPI Bild wird hauptsichlich durch das Verhéltnis von ef-
fektiver Echozeit zu T5-Zerfall bestimmt. Die effektive Echozeit ist dabei die Zeit
zwischen dem HF-Anregungspuls und der Aufnahme des k-Raum Zentrums [100].
Um moglichst wenig Signal durch 75-Zerfall zu verlieren wird deshalb versucht, das
k-Raum Zentrum mdoglichst schnell nach der Anregung aufzunehmen. Dafiir kann
EPI durch eine teilweise Aufnahme des k-Raums (engl. Partial Fourier PF) be-
schleunigt werden. Bei einer PF-Aufnahme wird eine Hélfte des k-Raums nur zum

Teil aufgenommen [9]. Bei einem realen Objekt ist der Realteil des k-Raums symme-
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trisch und der Imaginérteil des k-Raums antisymmetrisch um das k-Raum Zentrum.
Deshalb ist zur Berechnung eines Bildes theoretisch nur der halbe k-Raum nétig.
Bei einer realen Messung ist das Signal aufgrund von Off-Resonanzen, Wirbelstro-
men, Magnetfeldinhomogenitéiten etc. jedoch immer komplex. Damit die Phase im
Bild bestimmt und bei der Rekonstruktion beriicksichtigt werden kann, muss der
k-Raum um das Zentrum herum symmetrisch aufgenommen werden. Der nicht auf-
genommene Teil des k-Raums kann dann entweder mit Nullen aufgefiillt werden
(engl. zero-filling) oder aus dem aufgenommenen Teil des k-Raums rekonstruiert
werden. In dieser Arbeit wurde die von Noll et al. beschriebene homodyne recon-

struction angewendet [71].

2.2.2 Diffusionsgewichtetes EPI

Spin-Echo EPI

Sehr starke und lange Diffusionsgradienten sind nétig, um hohe b-Werte zu errei-
chen. Da die Stirke der Diffusionsgradienten durch die Hardware beschrénkt ist,
sind Diffusionsgradienten in der Regel deutlich ldnger als die Bildgebungsgradien-
ten, die beispielsweise zum Auslesen einer Linie im k-Raum benétigt werden (siehe
Kapitel 2.1.3). Die Echozeit einer diffusionsgewichteten EPI Aufnahme héngt ent-
scheidend von der Dauer der Diffusionsgradienten ab und liegt typischerweise zwi-
schen 70 und 100 ms. Bei den allermeisten Geweben im menschlichen Korper stiinde
nach dieser Zeit aufgrund des FID kaum noch Signal fiir die Messung zur Verfiigung.
Deshalb kommen bei diffusionsgewichteten Aufnahmen in der Regel Spin-Echo EPI
(SE-EPI) Sequenzen zum Einsatz [9]. Bei einer SE-EPI Sequenz wird wéhrend der
Diffusionsgewichtung mindestens ein 180°-Refokussierpuls eingestrahlt (siche Kapi-
tel 2.1.6). Der folgende EPI Echozug wird so abgestimmt, dass die Aufnahme der
zentralen k-Raum Linie zeitlich mit dem Spin-Echo zusammen féllt. Die Einhiillen-
de des SE-EPI Echozuges ist daher kein FID, sondern ein Spin-Echo mit maximaler
Intensitédt in der Mitte des k-Raums. Das Bild ist nicht 75-, sondern T5-gewichtet
und hat mehr Signal als ein einfaches EPI Bild ohne Spin-Echo mit gleicher Echozeit.

Wirbelstrome

Neben dem Signalverlust durch T-Zerfall sind Wirbelstréme, die durch die langen
Diffusionsgradienten entstehen, bei EPI Bildern ein Problem. Sie kénnen erhebliche
Verzerrungen hervorrufen [41]. Wirbelstréme kénnen zu einer Verschiebung des By-

Feldes fiihren und zusétzliche Gradienten in alle Raumrichtungen erzeugen. Diese
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zusétzlichen Gradienten werden in der Regel durch lineare Terme beschrieben, wih-
rend Terme hoherer Ordnung meist vernachlissigt werden kénnen. Je nach Stérke
und Richtung der Wirbelstrome kommt es im Bild zu Scherung (Wirbelstrom in
Frequenzkodierrichtung), Verbreiterung/Verschmélerung (Wirbelstrom in Phasen-
kodierrichtung) oder zu Verschiebung des Bildes (Verschiebung des By-Feldes) oder
Signalverlust (Wirbelstrom in Schicht-Richtung) [41, 3]. Eine Kombination der ge-
nannten Effekte ist ebenfalls moglich, wenn gleichzeitig Wirbelstrome in unterschied-
liche Raumrichtungen wirken.

Héufig werden mehrere Bilder mit unterschiedlichen Gradientenstérken (b-Werte)
und unterschiedlichen Diffusionsrichtungen aufgenommen, um daraus weitere Dif-
fusionsparameter wie etwa den Diffusionskoeffizienten zu bestimmen (siche Kapi-
tel 2.3). Wirbelstrome verursachen dann bei jedem Bild individuelle Verzerrungen.
Die diffusionsgewichteten Bilder sind nicht mehr deckungsgleich und die Berech-
nung der Diffusionsparameter ist beeintrichtigt. Deshalb ist es wichtig Wirbelstro-
me moglichst zu vermeiden, beispielsweise durch die Anwendung eines Wirbelstrom-
kompensierten Gradienten-Schemas [86] (siehe Abb. 9). Auf diese Weise bleiben die
Bilder unbeeinflusst von Gradientenrichtungen und -stérken. Die Berechnung von
Diffusionsparametern anhand mehrerer Bilder wird so erleichtert.

Wirbelstrome sind im Allgemeinen proportional zur Gradientenstiarke. Abgesehen
davon ist es fiir die diffusionsgewichtete Bildgebung umso besser, je stiarker die ma-
ximal erreichbare Gradientenstérke ist. Je stiarker die Gradienten sind, umso kiirzer
ist die notige Zeit fiir die Diffusionsgradienten bei gleichem b-Wert und damit umso
kiirzer die Fcho-Zeit. Die T5-Gewichtung wird reduziert und das Signal in den Bil-

dern verstarkt.

Signalausléschung

Die Beschleunigung der EPI Aufnahme durch Partial Fourier (siehe Kapitel 2.2.1)
kann bei einer diffusionsgewichteten Aufnahme zu komplettem Signalverlust fiih-
ren [102]. Bei einer Drehbewegung oder Scherung des Objekts wihrend der Dif-
fusionsgewichtung entsteht im Bild eine Phase die linear vom Ort abhéngt (siehe
Kapitel 2.1.6). Das entspricht einer Verschiebung des Signals im k-Raum (siche
Kapitel 2.1.3). Wird das Signal in Phasenkodierrichtung verschoben, kann es bei
Partial Fourier leicht auflerhalb des aufgenommenen Bereiches gelangen. Wenn das
geschieht, ist das Signal komplett ausgeloscht und das Objekt erscheint im Bild
schwarz (siche Abb. 11).
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Abbildung 11: Mit Partial Fourier beschleunigte diffusionsgewichtete
(b=700s/mm?) Aufnahmen der Niere. Im linken Bild sind
beide Nieren zu sehen. Im rechten Bild hat sich eine Niere wéhrend
der Diffusionsgewichtung bewegt. Durch die zusétzliche Phase hat
sich das Signal dieser Niere auflerhalb des aufgenommenen k-Raums
bewegt und das Bild bleibt am Ort der Niere dunkel.

2.2.3 Turbo-Spin-Echo

Genau wie bei EPI werden bei Turbo-Spin-Echo (TSE) mehrere Linien im k-Raum
nach einem einzigen HF-Anregungspuls aufgenommen [34]. Jede k-Raum Linie wird
dabei in Form eines Spin-Echos aufgenommen (siche Kapitel 2.1.3). Durch die An-
einanderreihung von mehreren Refokussierpulsen und Spin-Echos kann der gesamte
k-Raum auf einmal abgetastet werden. In der Praxis ist es nicht moglich perfek-
te 180° -Pulse fiir die Refokussierung zu erzeugen [100]. Bei jedem Refokussierpuls
wird ein Teil der Transversalmagnetisierung in die Longitudinalrichtung gedreht und
ein Teil der Longitudinalmagnetisierung in die Transversalebene gedreht. Die Refo-
kussierpulse erzeugen sogenannte stimulierte Echos. Stimulierte Echos wurden nicht
von Gradienten beeinflusst, die direkt vor dem jeweils erzeugenden Refokussierpuls
angelegt wurden. Um bei jeder k-Raum Linie ein kohérentes Echo zu erzeugen, wird
deshalb die Netto-Phasenkodierung zwischen zwei Refokussierpulsen auf Null ge-
halten (Abb. 12). Nach einem Refokussierpuls wird der Phasenkodiergradient fiir
die aktuelle Linie angelegt. Dann wird diese Linie ausgelesen und anschlielend die
Phasenkodierung der Linie durch einen Gradienten mit umgekehrtem Vorzeichen
riickgéngig gemacht. So ist sicher gestellt, dass die direkten Spin-Echos und alle
stimulierten Echos zu Beginn einer Zeile die gleiche (d.h. keine) Phasenkodierung
besitzen. Weil die Phasenkodierung unmittelbar vor jeder Linie individuell einge-
stellt wird, kann theoretisch jede beliebige Reihenfolge von Phasenkodierschritten

aufgenommen werden.
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Abbildung 12: Abtastung des k-Raums bei TSE mit zentrischem Abtastschema.
Nach der HF-Anregung wird als erstes die zentrale k-Raum Linie als
Spin-Echo aufgenommen (0-A-B-A), siche Kapitel 2.1.3. Anschlie-
Bend wird vor jeder weiteren Linie erneut ein 180°-Refokussierpuls
eingestrahlt. Unmittelbar vor dem Auslesen einer Linie wird diese
mit einem Gradienten in Phasenkodierrichtung verschoben (B-C; B-
E; B-G;...). Direkt nach dem Auslesen wird die Phasenkodierung
durch einen Gradienten mit gleicher Fldche und umgekehrtem Vor-
zeichen wieder aufgehoben (D-Aj; F-A;...). Nacheinander werden von
innen nach auflen alle benotigten Linien im k-Raum aufgenommen.
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In dieser Arbeit wurde ein zentrisches Abtastschema verwendet [100]. Dabei wird
zuerst die zentrale k-Raum Linie aufgenommen und anschlieBend Linien die zu-
nehmend weiter entfernt vom k-Raum Zentrum liegen. Dabei wird abwechselnd eine
Linie mit positiver und negativer Phasenkodierung aufgenommen. So ist bei der Mes-
sung der k-Raum Mitte, die die Kontrastinformationen enthélt, am meisten Signal
vorhanden. Linien weiter aulen im k-Raum, die Informationen iiber die Auflésung
im Bild enthalten, haben bei diesem Abtastschema weniger Signal aufgrund von Re-
laxationseffekten (siehe Kapitel 2.1.2). Bei langen Echoziigen mit vielen Spin-Echos
kann unter Umsténden relativ viel Zeit zwischen dem Anregungspuls und dem Aus-
lesen der letzten Linien liegen. Refokussierpulse ungleich 180° bieten hier den Vorteil,
dass bei jedem Puls ein Teil der Magnetisierung in longitudinal Richtung gedreht
wird und erst spéter als stimuliertes Echo zum Auslesen zur Verfiigung steht. Wah-
rend die Magnetisierung in der transversal Ebene vom relativ schnellen T5-Zerfall
betroffen ist, bleibt die longitudinal Magnetisierung wegen relativ langer T}-Zeiten
langer bestehen. So ist durch die stimulierten Echos auch bei spéter aufgenomme-
nen Linien noch Signal vorhanden [9]. Dennoch kann es durch Relaxationseffekte zu
einer Abschwichung des Signals im dufleren k-Raum kommen. Dies entspricht einer
Filterung des k-Raums, wie in Kapitel 2.1.4 beschrieben, und verursacht eine Ver-
breiterung der Punk-Spreiz-Funktion. Letztendlich wird die tatsdchliche Auflésung
des Bildes dadurch verringert.

Insgesamt benétigt ein TSE Echozug deutlich linger um den kompletten k-Raum
abzutasten, als ein EPI Echozug. Zwei Linien werden bei TSE mit einem zeitlich
Abstand von einigen Millisekunden gemessen.

Auflerdem ist zu erwahnen, dass bei einer TSE Aufnahme deutlich mehr Energie
auf das untersuchte Objekt iibertragen wird, als bei einer EPI Aufnahme. Wahrend
bei EPI fiir ein komplettes Bild nur ein einziger HF-Puls zur Anregung notig ist,
muss bei TSE fiir jede Linie ein zusétzlicher HF-Puls eingestrahlt werden. Damit es
nicht zu einer lokalen Uberhitzung des untersuchten Objekts kommt, ist die Menge
der Linien, die mit TSE innerhalb einer gewissen Zeit aufgenommen werden kénnen,

durch den MR-Tomographen begrenzt.

Beschleunigung: Parallele Bildgebung

Damit beim Abtasten der dufleren Linien des k-Raums noch relevantes Signal vor-
handen ist und um den Filtereffekt zu verringern, werden TSE Aufnahme oft durch
Parallele Bildgebung beschleunigt [12]. Bei der Parallelen Bildgebung nimmt man

nur in der Mitte des k-Raums alle Phasenkodierlinien auf. Weiter auflen werden
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Linien {ibersprungen und z.B. nur jede zweite oder jede dritte Linie wird aufgenom-
men. Das entspricht effektiv einer Verkleinerung des Bildfeldes im dufleren k-Raum
(siche Kapitel 2.1.4). Zur Rekonstruktion der fehlenden Informationen im k-Raum
muss das Bild mit mehreren Spulen aufgenommen werden. Jede Spule nimmt nur
Signal aus einem Teil des Objekts auf und ,sieht” sozusagen nur einen Teil des Bil-
des. Auf dieser Grundlage kénnen im Nachhinein die fehlenden Linien im k-Raum
berechnet und das gesamte Bild rekonstruiert werden. In dieser Arbeit wurde zur
Rekonstruktion das Verfahren Generalized Autocalibrating Partially Parallel Acqui-
sitions (GRAPPA) angewendet [30]. Fiir GRAPPA werden die Linien in der Mitte
des k-Raums, wo alle Phasenkodierlinien aufgenommen wurden, zur Kalibrierung
verwendet. Dabei wird das Signal einer Zeile in einer Spule als Linearkombination
des Signals der umliegenden Zeilen von allen Spulen betrachtet. Es werden Wich-
tungsfaktoren bestimmt, wie das Signal einer Linie in einer Spule aus dem Signal
der umliegenden Zeilen aller Spulen am besten zusammengesetzt werden kann. Mit
Hilfe der Wichtungsfaktoren werden dann die fehlenden Linien im dufleren k-Raum

fiir jede Spule rekonstruiert.

2.2.4 Diffusionsgewichtetes TSE

Wie bei EPI werden bei einer diffusionsgewichteten TSE Sequenz zwischen der HF-
Anregung und dem Auslesen der ersten Linie diffusionsgewichtende Gradienten an-
gelegt (siehe Kapitel 2.1.6). Die dabei entstehenden Wirbelstrome erzeugen bei TSE
im Gegensatz zu EPI keine Verzerrungen, weil die Effekte der Wirbelstrome bei je-

dem Echo refokussiert und somit aufgehoben werden [51].

SPLICE und U-FLARE

Wie oben beschrieben wurde, kann ein Objekt durch die Diffusionsgewichtung leicht
eine zusétzliche Phase ¢ erhalten (siche Kapitel 2.1.6). Bei einer anschlieenden TSE
Aufnahme werden viele Refokussierpulse hintereinander eingestrahlt, die alle in die
gleiche Richtung zeigen. Wenn der Refokussierpuls beispielsweise in die y-Richtung
zeigt und das Signal eine Phase ¢ zur y-Richtung besitzt, dann wird diese Pha-
se mit jedem Refokussierpuls an der y-Achse gespiegelt (also abwechselnd ¢, —¢,
¢, —¢, usw.). Da ein perfekter 180°-Refokussierpuls iiber die gesamte Schichtbreite
praktisch nicht realisierbar ist, entstehen bei jedem Refokussierpuls auch stimulierte
Echos, wie oben beschrieben. Je nachdem wann ein stimuliertes Echo erzeugt wird,

hat es unterschiedlich viele Refokussierpulse erfahren und eine entsprechende Phase
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von ¢ oder —¢. Die Phase von Echos, die eine gerade Anzahl an Refokussierpulsen
erfahren haben, hat dabei immer ein anderes Vorzeichen als die Phase von Echos, die
eine ungerade Anzahl an Refokussierpulsen erfahren haben. Effektiv werden daher
alle Signalanteile senkrecht zu den Refokussierpulsen ausgeloscht, wenn sich gerade
und ungerade Echos iiberlagern. Dann kénnen Bewegungen wéihrend der Diffusions-
gewichtung unter Umstédnden zu komplettem Signalverlust fiihren.

Damit das vermieden wird, miissen gerade und ungerade Echos bei einer diffu-
sionsgewichteten TSE Aufnahme getrennt werden. Eine Moglichkeit dafiir ist die
getrennte Aufnahme der beiden Echos durch SPLICE (split acquisition of fast spin-
echo signals for diffusion imaging) [88]. Der Dephasier-Gradient ganz zu Beginn des
Echozuges bleibt bei SPLICE unverédndert, aber die Dauer aller frequenzkodieren-
den Gradienten wird verdoppelt. Das fiihrt dazu, dass ungerade Echos immer in
der ersten Hélfte der frequenzkodierenden Gradienten refokussieren, wiahrend gera-
de Echos in der zweiten Halfte der frequenzkodierenden Gradienten refokussieren.
Anschlieend wird aus den geraden und ungeraden Echos jeweils separat ein Bild
berechnet und diese Bilder anschliefend addiert. Der Vorteil von SPLICE ist, dass
das gesamte Signal aufgenommen wird. Der Nachteil ist, dass die Gesamtzeit des
ohnehin langen Echozuges durch die lingeren Frequenzkodiergradienten nochmals
erhoht wird. Das fiihrt zu noch stirkerem Signalverlust bei den hohen Frequenzen
im k-Raum und damit zu einer Verstiarkung des Filter-Effekts (siche Kapitel 2.1.4).

Alternativ zu SPLICE kann eine U-FLARE ( Ultrafast Low-Angle Rapid Acquisiti-
on with Relazation Enhancement) Sequenz zum Einsatz kommen [72, 73]. U-FLARE
trennt ebenfalls gerade und ungerade Echos, sodass es nicht zur destruktiven Uber-
lagerung der Signale kommt. Genau wie bei SPLICE wird dafiir die Gesamtfléche
der Gradienten wahrend des Echozuges verdoppelt. Der eigentliche Auslesegradient
bleibt dabei unverdndert. Zusétzlich wird unmittelbar vor jedem Auslesegradient
ein kurzer Spoiler-Gradient mit hoher Amplitude angelegt. Die Fliche des Spoiler-
Gradienten ist dabei genauso grofl wie die Flache des Auslesegradienten. So refokus-
sieren immer nur die geraden Echos wiahrend des Auslesegradienten. Die ungeraden
Echos werden vom Spoiler-Gradienten zerstort. Im Gegensatz zur SPLICE nimmt
eine U-FLARE Sequenz also nur die Hélfte des Signals auf, aber die Gesamtdau-
er des Echozuges wird durch die Spoiler nur wenig verlangert. So steht den spét
aufgenommenen Echos mehr Signal zur Verfiigung, was den Filter-Effekt verringert
(siehe oben). Zu Beginn des Echozuges sind einige Dummy-Echos nétig, bis das Si-
gnal einen Gleichgewichtszustand erreicht hat und die Aufnahme beginnt [73]. In
dieser Arbeit wurde bei allen diffusionsgewichteten TSE Aufnahmen eine U-FLARE

Sequenz verwendet.
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2.3 Modelle fiir die diffusionsgewichtete Bildgebung

Fiir die diffusionsgewichtete MR-Bildgebung werden in der Regel mehrere Bilder mit
unterschiedlichen Diffusionsgewichtungen aufgenommen (siehe Kapitel 2.1.6). Dabei
kann der b-Wert und die Raumrichtung, in die die Diffusionsgradienten angelegt
werden, variiert werden. Je nach b-Wert und Diffusionskoeffizient verliert das Signal
an Intensitdt (Gl. 24).

Der Diffusionskoeffizient von Wasser héngt bei freier Diffusion allein von der Tem-
peratur ab und betrigt bei Kérpertemperatur (37°C) etwa 3 x 1073 mm? /s [45]. Mit
der diffusionsgewichteten MR-Bildgebung wird aber in praktisch allen Geweben im
Korper ein kleinerer Diffusionskoeffizient gemessen. Bei freier Diffusion und typi-
schen Diffusionszeiten von beispielsweise 40 ms wiirden die Molekiile nach Gl. 23 im
Mittel eine Strecke von 27 um in beliebige Raumrichtungen zuriick legen. Tatséch-
lich stolen die Molekiile aber oft schon vorher an Zellwénde und legen deshalb im
Mittel eine kiirzere Strecke zuriick. Aufgrund dieser eingeschrinkten Diffusion wird
ein niedrigerer, sichtbarer Diffusionskoeffizient (engl. Apparent Diffusion Coefficient
ADC) gemessen. Dieser gemessene ADC héngt entscheidend von der Zellstruktur,
GroBe der Zellen und der Diffusionszeit ab [60]. Je langer die Diffusionszeit ist,
umso niedriger erscheint der gemessene ADC, weil sich die Molekiile trotz ldnge-
rer Zeit im Mittel nicht weit fort bewegen. Durch die unterschiedlichen Zellgrofien
und -strukturen im Korper zeigt der ADC einen Kontrast zwischen verschiedenen

Geweben.

2.3.1 Diffusionstensorbildgebung

In langgestreckten Zellen, wie Muskel- oder Nervenzellen, konnen sich die diffun-
dierenden Molekiile je nach Richtung unterschiedlich weit bewegen, bis sie an eine
Zellwand stoflen. Wird ein Diffusionsgradient parallel zur Ausrichtung der Zellen
angelegt, dann werden sich die Molekiile in diese Richtung relativ weit bewegen und
ein hoher ADC wird gemessen. Senkrecht dazu stoflen die Molekiile schon friither
an Zellwénde und ein niedrigerer ADC wird gemessen. Innerhalb eines Bildpunktes
hangt der ADC also von der Orientierung des angelegten Diffusionsgradienten relativ
zur Ausrichtung der Zellen ab. Ein Diffusionstensor D ist geeignet, um die unter-

schiedlichen Diffusionskoeffizienten fiir verschiedene Raumrichtungen umfassend zu
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beschreiben [§].

Da:a: Dmy Dwz
D= D, D, D, (27)
Dzz Dzy Dzz

Fiir ungeladene Teilchen, wie Wassermolekiile, ist der Diffusionstensor symmetrisch,
d.h. D = DT, Damit lisst sich D durch 6 unabhingige Parameter beschreiben: drei
Diagonalelemente (D,,, D,, und D,,), sowie drei Nicht-Diagonalelemente (D,, =
Dy., D,, = D,, und D,, = D,,). Mittels Eigenwertzerlegung kénnen die Eigen-
vektoren (€}, €5 und €3) und die Eigenwerte (A; > A2 > A3) des Diffusionstensors

bestimmt werden [9)].

A 00
D= (&,6,8)- |0 X 0]-(&,é,é))" (28)
0 0 A

Wichtige rotations- und translations-invariante Eigenschaften des Diffusionstensors
sind die Mittlere Diffusivitdt MD und die Fraktionelle Anisotropie FAp [7]. Die Mitt-
lere Diffusivitdt MD entspricht dem Erwartungswert fiir den Diffusionskoeffizienten
iiber alle moglichen Raumrichtungen:

_ Spur(D) Dy +Dyy+D.. A+ + X3

3 3 R (29)

MD

Die Fraktionelle Anisotropie FAp ist ein Mafl dafiir, wie stark sich die Eigenwerte
des Diffusionstensors voneinander unterscheiden. In einem vollkommen isotropen
Medium (A; = Ay = A3) ist FA = 0. Bei absoluter Anisotropie (A; > Ay 3) geht FAp
gegen 1 [99].

oA \/g\/()\l — MD)2 4+ (A\; — MD)2 + (A3 — MD)? (30)

Der diffusionsbedingte Signalabfall wird bei der Diffusionstensorbildgebung (engl.
Diffusion Tensor Imaging DTI) analog zu Gl. 24 mit einer exponentiellen Funktion
beschrieben [§]:

S = Spe PP = Gy b9 DI (31)

Die b-Matrix einer Messung wird durch die Richtung ¢ bestimmt, in die die Diffu-

sionsgradienten zeigen. Um die 7 freien Parameter in Gl. 31 zu bestimmen (S und
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6 Elemente von D), werden mindestens 7 Messungen mit unterschiedlichen Gra-
dientenrichtungen benétigt. Eine Messung des Diffusionstensors umfasst deshalb

in der Praxis mindestens eine Messung von b = 0s/mm?

und 6 Raumrichtungen
eines b-Werts grofler 0s/mm?. Da jede MR-Aufnahme von Rauschen beeinflusst
ist, ist es jedoch empfehlenswert mindestens 30 gleichméfig verteilte Gradienten-
richtungen anzuwenden um MD, FA und die Hauptachse €] des Diffusionstensors
(zugehorig zum groften Eigenwert A;) préizise zu bestimmen [47]. In der Literatur
gibt es viele Vorschldage, wie die Gradientenrichtungen fiir DTT ausgerichtet werden
konnen [77, 95]. In dieser Arbeit wurde das von Skare et al. entworfene Schema
fir Gradientenrichtungen verwendet [95]. Es beruht darauf die Konditionszahl der
Transformations-Matrix der Gradientenrichtungen zu minimieren.

Anwendung findet DTT vor allem in Geweben mit anisotroper Mikrostruktur, wie

z.B. im Gehirn [80], im Riickmark [25], im Herz [85] oder in der Niere [87].

2.3.2 Intravoxel Incoherent Motion

Le Bihan et al. [61, 10] beriicksichtigten erstmals den Einfluss der Perfusion auf
die diffusionsgewichtete Bildgebung. In biologischem Gewebe befinden sich Kapil-
laren, in denen das Blut zirkuliert. Diese Kapillaren sind verzweigt und gebogen,
sodass die Mikrozirkulation des Blutes innerhalb eines Voxels wie eine zuféllige Be-
wegung erscheint, dhnlich wie die Diffusion. Die vielen, kleinen Kapillaren mit ihren
unterschiedlichen Orientierungen und Biegungen erzeugen innerhalb eines Voxels ei-
ne inkohdrente Bewegung des Blutes (engl. Intravoxel Incoherent Motion IVIM).
Diese Bewegung erzeugt wie die echte Diffusion einen Signalabfall, wenn eine Dif-
fusionsgewichtung angelegt wird. Der Signalabfall aufgrund von Perfusion ist dabei
deutlich stérker als aufgrund von Diffusion, weil sich das Blut in den Kapillaren
deutlich schneller bewegt als diffundierende Molekiile. Um den Effekt der Perfusion
zu berticksichtigen, wird Gl. 24 wie folgt erweitert [61]:

S = See"P[(1 — f) + fF] (32)

Sp steht hier wieder fiir die Signalintensitit ohne Diffusionsgewichtung, f ist der
Perfusionsanteil des Signals und F' der Abschwichungsfaktor aufgrund von Mikro-
zirkulation. F' hdngt vom Aufbau der Kapillaren und der Geschwindigkeit des Blutes
ab. Fiir die diffusionsgewichtete Bildgebung sind insbesondere zwei Grenzfille inter-
essant [61].

Im ersten Fall &ndert das Blut wiahrend der Diffusionsgewichtung mehrmals seine
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Richtung (mindestens vier Mal). Diese Bewegung erscheint von aufien so zufillig
wie die Diffusion und wird daher auch Pseudo-Diffusion genannt [61]. F' wird dann
als Exponentialfunktion mit einem sogenannten Pseudo-Diffusionskoeffizienten D*
beschrieben:

F = (33)

Wegen der deutlich héheren Flussgeschwindigkeit des Blutes im Vergleich zur Diffu-
sion ist D* viel grofer als D. Bei hohen b-Werten ist daher Signal des Blutes extrem
reduziert und trigt praktisch nicht mehr zum Gesamtsignal S bei.

Im zweiten Fall dndert das Blut wahrend der Diffusionsgewichtung die Bewe-
gungsrichtung iiberhaupt nicht [61]. Dafiir miissen entweder die Kapillaren sehr lan-
ge gerade Abschnitte haben oder das Blut sehr langsam flieen. Unter der Annahme
von Pfropfenstromung (engl. plug flow) mit Geschwindigkeit v und gleichméBiger
Verteilung der Orientierung aller Kapillaren ergibt sich:

sin(y - my - v)

F = (34)

Yemy U

my steht hier fiir das erste Gradientenmoment, welches aus der Bewegungskodierung
bekannt ist (siche Kapitel 2.1.5). In der Literatur wird héufig angenommen, dass der
erste Grenzfall gilt und Gl. 33 angewendet werden kann [53, 6], obwohl es Hinweise
gibt, dass dies zumindest in einigen Organen wie Leber und Bauchspeicheldriise
nicht zutreffend ist [103].

Im ersten Grenzfall wird das Gesamtsignal durch eine bi-exponentielle Kurve mit

drei freien Parametern beschrieben: D, f und D*.
S = Spe PPl(1 — f) + fe 7] (35)

Ein gleichzeitiger Fit aller drei Parameter ist wegen des Rauschens in den Messungen
meist ungenau. Deshalb werden die Parameter haufig in zwei Schritten bestimmt
[94, 20, 78]. Im ersten Schritt wird nur das Signal bei hohen b-Werten (typischerweise
b > 200s/mm?) verwendet, bei dem der Pseudo-Diffusionanteil nicht mehr zum
Signal beitrdgt. Daraus kann D bestimmt werden. Aus dem Achsenschnittpunkt
(b= 0s/mm?) der gefitteten Kurve und dem tatsichlich gemessenen Signal Sy wird
der Parameter f ermittelt. Im zweiten Schritt werden alle Messungen mit allen
b-Werten fiir den Fit verwendet. D und f sind bereits bekannt und werden aus

dem ersten Schritt {ibernommen. Nur D* wird im zweiten Schritt gefittet. Die so
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bestimmten Werte fiir D, f und D* sind robuster gegen Rauschen als ein direkter
Fit aller drei Parameter.

In der Niere kommt zur Mikrozirkulation des Blutes noch der Fluss des Harns in
den Nierenkanélchen hinzu (siehe Kapitel 2.4). Bei IVIM Untersuchungen der Niere
wurde festgestellt, dass der Parameter f (Gl. 32) sowohl von der Durchblutung
[105], als auch von der momentanen Filterleistung der Niere abhéngt [94]. Eine
genaue Unterscheidung, wie stark Perfusion und Harnfluss jeweils zu f beitragen,
ist schwierig. Im Kontext dieser Arbeit wird der Parameter f im IVIM Modell daher

als Flussanteil bezeichnet und umfasst sowohl Blutfluss, als auch Harnfluss.
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2.4 Aufbau und Funktionsweise der menschlichen Niere

Fiir gewohnlich besitzt jeder Mensch zwei Nieren, die vielfiltige Aufgaben im Kor-
per iibernehmen. Sie filtern Stoffwechselendprodukte und Gifte aus dem Blut heraus
und leiten diese als Urin aus dem Korper hinaus. Dabei wird dem Blut Wasser ent-
zogen, wodurch die Nieren den Wasserhaushalt des Korpers regulieren. Auflerdem
werden in der Niere verschiedene Hormone, sowie Glukose gebildet. Ein wichtiges
in den Nieren gebildetes Hormon ist das Renin, welches den Blutdruck beeinflusst.
Eine umfangreiche Beschreibung von Aufbau, Funktionsweise und Krankheiten der

Niere ist in [4] zu finden.

Abbildung 13: Aufbau der Niere mit Nebennie-
re nach [29]. Am oberen Pol der
Niere befindet sich die Neben-
niere (lat. Glandula suprarena-
lis, engl. Supra-renal gland). Die
Niere selbst ist nach auflen von
der Nierenrinde (lat./engl. Cor-
tex) umgeben und enthilt im
Inneren das pyramidenformige
Nierenmark (lat./engl. Medul-
la). Am Nierenbecken (lat./engl.
Pelvis) lauft der gefilterete Harn
zusammen und wird iiber den
Harnleiter (lat./engl. Ureter) zur
Blase geleitet.

Aufbau
Abbildung 13 zeigt schematisch den Aufbau der menschlichen Niere. Nach auflen hin
ist die Niere von der Nierenrinde (lat. Cortex) umgeben, wihrend sich im Inneren
das Nierenmark (lat. Medulla) befindet. Das Nierenmark lduft pyramidenférmig nach
Innen in die Nierenkelche zusammen, die sich dann im Nierenbecken vereinen. Der
Harnleiter (lat. Ureter) fithrt vom Nierenbecken in die Blase.

Jede Niere wird tiber eine eigene Arterie (lat. Arteria renalis) mit Blut versorgt.

Diese fiihrt am Hilum in die Niere hinein und spaltet sich dann in immer kleinere
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Gefafle auf, bis das Blut in radial gefdcherten Kapillaren in die Nierenrinde und
weiter in das Nierenmark geleitet wird. Von dort wird das Blut in langgestreckten,
relativ gerade verlaufenden Venen wieder gesammelt und iiber die Nierenvene (lat.
Vena renalis) abgefiihrt.

An den oberen Polen der Niere befinden sich die Nebennieren, in denen diverse

Hormone gebildet werden.

Funktionsweise

Die kleinste funktionelle Einheit einer Niere heifit Nephron. Jedes Nephron besteht
aus einem Nierenkorperchen (Malpighi-Korperchen, lat. corpusculum renale) in der
Nierenrinde und dem ankniipfenden Nierenkanélchen (lat. Tubulus), welches sich bis
ins Nierenmark fortsetzt (siche Abb. 14). Im Nierenkérperchen wird der Primérharn
aus dem Blut gefiltert [4]. Dieser flieft anschlieBend durch das Nierenkanilchen und
wird dort konzentriert. Mehrere Nierenkanélchen laufen in einem Sammelrohrsystem
zusammen und leiten den konzentrierten Endharn in Richtung des Nierenbeckens

weiter. Von dort flieffit der Harn iiber den Harnleiter in die Blase.

Glomerulum
Carpusculum renale

Tubulus contortus proximalis

Arteriola afferens
Arteriola efferens Tubulus contortus
Vasa capillaria distalis

vena interlobularis —g

Arteriz interlobulars g

Tubulus rectus proximalis Cortex renis

)
Tubulus rectus distalis
Tubulus attenuatus

Tubulus renalis
colligens

Arteria arcuata
‘ena arcuata

Arteriolae rectae Medulla renis

Papilla renalis 8
¥

Abbildung 14: Nephron als funktionelle Einheit der Niere nach [29]. In den Nieren-
korperchen (lat. corpusculum renale) wird das Blut gefiltert. Der Pri-
mérharn flieBt von dort durch lange Nierenkanilchen (lat. tubulus)
und wird konzentriert. Mehrere dieser Tubuli miinden in ein gemein-
sames Sammelrohr (lat. tubulus renalis colligens), welches den Harn
sammelt und in Richtung Nierenbecken weiterleitet.
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3.1 Intravoxel gerichteter Fluss - Bildgebung

Héufig wird in der diffusionsgewichteten MR-Bildgebung der sichtbare Diffusionsko-
effizient ADC des mono-exponentiellen Diffusionsmodells dargestellt [64] (siche auch
Kapitel 2.3). Anhand des ADC konnen Lésionen wie Zysten oder Nieren von nor-
malem Nierengewebe unterschieden werden [22]. Der Absolutwert des ADC héngt
allerdings von den gemessenen b-Werten ab [50], wodurch ein Vergleich von Studien,
die unterschiedliche b-Werte verwenden, schwierig wird. Die Anderung des ADC je
nach den verwendeten b-Werten, kann durch Mikrofluss im Gewebe erklart werden,
der eine weitere Bewegungsart neben der Diffusion darstellt. Das Intravoxel Inco-
herent Motion (IVIM) Modell beriicksichtigt diesen Mikrofluss (siehe Kapitel 2.3.2)
und ermdglicht so, die Unterscheidung verschiedener Nierentumore [19].

Bei der ebenfalls hdufig verwendeten Diffusionstensorbildgebung DTI wird nicht
zwischen zwei unterschiedlichen Bewegungsarten (Mikrofluss und Diffusion) unter-
schieden (siehe Kapitel 2.3.1). Der Vorteil von DTI gegeniiber IVIM ist, dass der
Diffusionskoeffizient als potentiell anisotroper Tensor dargestellt wird. So kann die
Richtungsabhéngigkeit des Diffusionskoeffizienten beispielsweise aufgrund von lang-
gestreckten Zellen erfasst werden. In neueren Studien wird DTT nicht mehr nur zur
Untersuchung des Gehirns eingesetzt, sondern zunehmend auch fiir die Darstellung
von Organen im Bauchraum, wie etwa der Niere [56, 18, 57]. Lanzman et al. ent-
deckten, dass die Fraktionelle Anisotropie des Diffusionstensors FAp mit der Nieren-
funktion korreliert [56]. Bei transplantierten Nieren, die nicht richtig funktionieren,
ist FAp reduziert. Allerdings konnte gezeigt werden, dass FAp in der Niere sowohl
von Fliissigkeitszufuhr und Blutfluss abhéngt [35, 94|, als auch von der Wahl der
b-Werte [50, 106]. Diese Ergebnisse lassen vermuten, dass FAp dhnlich wie der ADC
vom Fluss in der Niere abhédngt. Die Beriicksichtigung des Flussanteils kénnte es
moglich machen, Flusseffekte und echte Diffusion bei DTI der Niere zu unterschei-
den.

Die Modelle IVIM und DTI haben beide ihre Vorteile, aber beriicksichtigen je-
weils nur Teilaspekte der diffusionsgewichteten Daten. Um die Vorteile von DTT und
IVIM in einem Modell zu verbinden, wurde ein Modell entwickelt, dass das diffusions-
gewichtete Signal in der Niere umfassend beschreibt. Dieses Modell beriicksichtigt
sowohl die Anisotropie der Diffusion, als auch die Existenz von Mikrofluss und des-

sen potentieller Anisotropie. Das neue Modell wird daher als Intravoxel gerichteter
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Fluss Modell (engl. IntraVoxel Oriented Flow IVOF) bezeichnet. Ziel der Studie war
es zu zeigen, dass mit einem richtungsabhingigen Flussanteil diffusionsgewichtete
Daten in der Niere passend beschrieben werden konnen. Dazu wurde das IVOF Mo-
dell bei 13 gesunden Probanden angewendet und mit DTI und IVIM verglichen.
Zum Zeitpunkt der Abgabe dieser Arbeit sind die Ergebnisse dieses Abschnitts zur
Veroffentlichung bei der Zeitschrift NMR in Biomedicine akzeptiert.
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3.2 Diffusionsbildgebung mit verschiedenen m; - Werten

Schon zu Beginn der Anwendung der diffusionsgewichteten MR-Bildgebung hat man
festgestellt, dass Bewegungen des untersuchten Objekts und Fliisse im Objekt einen
erheblichen Einfluss auf diffusionsgewichtete Bilder haben. Bereits 1988 erweiterte
Le Bihan [61] die mono-exponentielle Diffusionsgleichung um einen Dampfungsfaktor
F fiir das Signal von flieBenden Spins und bezeichnete dies als Intravoxel Incoherent
Motion (IVIM) Modell (siehe Kapitel 2.3.2 Gl. 32). Héufig wird angenommen, dass
der Faktor F' analog zur reinen Diffusion mit einer Exponentialfunktion beschrieben
werden kann (siehe Gl. 33). IVIM wird deshalb oft als bi-exponentielles Modell
bezeichnet. Die Voraussetzung um F' mit einer Exponentialfunktion zu beschreiben,
ist jedoch komplette zeitliche Inkohédrenz der Bewegung. Das ist laut Le Bihan dann
gegeben, wenn die flieenden Spins wéihrend der Diffusionszeit im Mittel wenigstens
vier Mal ihre Richtung dndern [61].

Das Signal von flieBenden Spins, die sich wiahrend der Diffusionsgradienten tat-
sdchlich zeitlich inkohédrent bewegen, sollte unabhéngig von der Bewegungsempfind-
lichkeit m; der Diffusionsgradienten sein (siehe Kapitel 2.1.5). Wenn die Signalstérke
andererseits von m; abhéngt, dann bewegt sich zumindest ein Teil der flieBenden
Spins zeitlich kohédrent. Zeitliche Kohérenz bedeutet dabei, dass die Spins wéhrend
der Diffusionszeit ihre Geschwindigkeit und Bewegungsrichtung nicht &ndern. Das
Signal von zeitlich kohdrent bewegten Spins kann in einer flusskompensiert diffusi-
onsgewichteten Messung rephasiert und dadurch wiederhergestellt werden.

Maki und Johnson benutzten ein bewegungskompensiertes Gradientenschema (sie-
he Kapitel 2.1.5) fiir die diffusionsgewichtete Bildgebung von Organen im Bauch-
raum [68, 46]. Solch eine Messung ist stabil gegen Herz-, Atem- und andere unwill-
kiirliche Bewegungen. Sie stellten fest, dass auch das Signal von Mikroblutfluss in
Gewebe bei einer solchen Messung im Gegensatz zu einer Messung mit hoher Bewe-
gungsempfindlichkeit wiederhergestellt wird. Es entsteht ein Kontrast zwischen diffu-
sionsgewichteten Bildern mit gleichem b-Wert und unterschiedlicher Bewegungsemp-
findlichkeit [68, 46]. Das bedeutet, dass der Blutfluss fiir die Dauer der diffusionsge-
wichtenden Gradienten teilweise zeitlich kohérent ist. Die Bewegungsempfindlichkeit
der Diffusionsgradienten hat also einen Einfluss auf die gemessene Signalstérke.

Neuere Forschungsergebnisse von Wetscherek et al. [103] zeigen ebenfalls, dass
Blutfluss in Leber und Bauchspeicheldriise innerhalb typischer Diffusionszeiten (40 ms
bis 100 ms) nicht komplett zeitlich inkohé&rent ist, sondern dass das Signal zum Teil

rephasierbar ist. Der Fluss ist in diesen Organen aber auch nicht ausschliellich ko-
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hérent, denn nicht das komplette Flusssignal konnte rephasiert werden. Im Gehirn
wurde ebenfalls nachgewiesen, dass der Flussanteil des Signal mit bewegungskom-
pensierten Diffusionsgradienten im Gegensatz zu bewegungsempfindlichen Gradien-
ten wiederhergestellt werden kann [2].

Es stellt sich daher die Frage, wie genau das zeitlich kohérente Flusssignal von der
Bewegungsempfindlichkeit m; der Diffusionsgradienten abhéngt. Le Bihan beschrieb
das Flusssignal unter der Annahme von Pfropfenstromung und isotroper Verteilung
der Gefaflorientierung [61]. Dabei bewegen sich alle Spins mit der gleichen Geschwin-
digkeit vy und gleichverteilt in alle méglichen Raumrichtungen. Die Abschwéchung
des Signals gegeniiber dem Signal Sy ohne Diffusionsgewichtung folgt in diesem Fall
einer sinc-Funktion (siehe Referenz [61] GL. A5).

F = |sinc(y my vy)| (36)

Eine Taylor-Reihen-Entwicklung fiir kleine m; in zweiter Ordnung um den Punkt
my = 0 fiir Gl. 36 ergibt:

F=1- 9% -mi+ O(mj) (37)

Abdullah et al. haben mit einem anderen Flussmodell anisotropes Gewebe be-
schrieben [1]. In diesem Modell sind die Geschwindigkeiten normalverteilt und alle
Spins bewegen sich in die gleiche Richtung. Die Dampfung des Signals héngt dabei
vom Winkel 6 zwischen der Flussrichtung und den Diffusionsgradienten ab (siehe
Referenz [1] Gl. 6).

102,22 o0q2 2
F = |e 37 ¢ vmcos (O)ym3 | e ym1vm cos(0) (38)

c ist hierbei ein Proportionalitatsfaktor zwischen der mittleren Flussgeschwindigkeit
vy, und der Standardabweichung der Geschwindigkeitsverteilung. Eine Entwicklung

von Gl. 38 in zweiter Ordnung von m; um den Punkt m; = 0 ergibt:
1
F=1- 57202113” cos®(0) - m3 + O(m}) (39)

In der Niere wird der Priméarharn in sehr feinen Nierenkanélchen transportiert, die
mikroskopisch alle in eine dhnliche Richtung zeigen (siehe Kapitel 2.4). Ein einfa-
ches Modell zur Beschreibung des Flusses in den Nierenkanélchen ist daher laminarer

Fluss in einem Zylinder. Die Nierenkanélchen sind sehr klein und die FlieBgeschwin-
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digkeit ist relativ langsam, sodass laminarer Fluss angenommen werden kann [44]. In
einem Zylinder mit Radius R und laminarem Flussprofil hingt die Geschwindigkeit
v der Fliissigkeit vom Abstand r der Fliissigkeit zur Zylinderachse. In der Mitte des
Zylinders ist die maximale Geschwindigkeit v,,4, zu finden.

(40)

V(1) = Vs (1 —

)

wobei gilt, dass 0 < r < R. Nach Gl. 22 ergibt sich die Phase der Spins in Abhén-
gigkeit von ihrer Geschwindigkeit und nun auch abhéngig vom Winkel 6 zwischen

den Diffusionsgradienten und der Bewegungsrichtung
o(r,0) = ymyov(r) cos(6) (41)

Die Haufigkeit p,, mit der jede Geschwindigkeit v innerhalb des Zylinders vorkommt,
entspricht dem Umfang eines Kreises mit Radius r bei der die Geschwindigkeit
auftritt.

pu(r) =277 (42)

Die Abschwéichung des Flussanteils ergibt sich damit zu:

/ORp(r) dr
/ /OR 27 dr

/

R
_ / 2T - 67L’ym1 cos(0) v(r) dr
0

1+ 6i'ym1 cos(0) vmaz

R .
F = / p(r)e ") dr

0

(43)

ymy cos8(0) Vmax

Fiir kleine m; kann Gl. 43 als Taylor-Reihe um den Punkt m; = 0 in zweiter Ordnung

wie folgt entwickelt werden:

F =1 Jof, cos’(6) -md + O(m) (44)

Gl. 44 beschreibt das Signal in Abhéangigkeit von m; fiir Gefdfle mit laminarer Ge-

schwindigkeitsverteilung. In diesem Fall bewegen sich alle Spins in die gleiche Rich-
tung, allerdings mit unterschiedlichen Geschwindigkeiten.

Bei allen drei Modellen (isotrope Propfenstromung, anisotrop normalverteilte Ge-

schwindigkeiten, anisotroper laminarer Fluss) wird in der Taylor-Entwicklung fiir

kleine m; (Gl. 37, 39 und 44) das selbe Schema sichtbar. Das Signal um den Punkt
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my = 0 folgt einer nach unten getffneten Parabel:
F=1-a-m] (45)

Der Vorfaktor o hiangt vom Modell ab, welches die Verteilung der Flussgeschwin-
digkeiten beschreibt (siehe Gl. 37, 39 und 44). Fiir die beiden anisotropen Modelle
(normalverteilte Geschwindigkeiten und laminares Flussprofil) héngt die Signalstér-
ke von der Richtung der Diffusiongradienten ab (siehe Gl. 39 und 44). Bei diesen
beiden Modellen gilt:

F=1-aqjcos’(0)-m3, (46)

wobei der Faktor o) erneut modellabhéngig ist.

Bisherige Studien haben vor allem den Signalunterschied zwischen bewegungs-
kompensierter (m; = 0) und einer bewegungsempfindlichen (m; > 0) Diffusionsge-
wichtung untersucht [2, 68, 103]. In diesem Teil der Arbeit wurde untersucht, ob das
Flusssignal in der Niere zeitlich kohérent, also rephasierbar, ist und ob dieser Effekt
gegebenenfalls Anisotropie aufweist. Dafiir wurde der Signalverlauf des diffusionsge-
wichteten Signals fiir mehrere unterschiedliche m; bei gleichem b-Wert untersucht.
Es wurden b-Werte > 250s/mm? verwendet, von denen hiufig angenommen wird,
dass das Flusssignal dort vernachléssighar klein ist. Ein Diffusionsschema wurde ent-
wickelt und implementiert, mit dem es moglich ist die Bewegungsempfindlichkeit m;

bei gegebenem O-Wert individuell einzustellen.

45



3 Motivation

3.3 Vergleich von EPI und TSE fiir diffusionsgewichtete
Bildgebung

In der Regel werden Echo Planar Imaging (EPI) Sequenzen fiir die Aufnahme von
diffusionsgewichteten MR-Bildern verwendet [48, 97]. Der Hauptgrund dafiir ist die
schnelle Aufnahmegeschwindigkeit von EPI. Mit EPI kann ein komplettes Bild nach
nur einer HF-Anregung aufgenommen werden (siehe Kapitel 2.2.1). Der Vorteil ist,
dass solche Aufnahmen kaum durch Bewegungen beeinflusst werden konnen. Ande-
rerseits zeigen EPI Bilder haufig Verzerrungen und Artefakte. Signalausfall, chemi-
sche Verschiebungsartefakte und Verzerrungen an Suszeptibilitédtsgrenzen zwischen
Luft und Gewebe sind typisch fiir EPI Bilder [42, 67]. Im Bauchraum treten Verzer-
rungen vor allem in der Ndhe des gasgefiillten Darms auf.

Bei der diffusionsgewichteten Bildgebung werden starke Gradienten verwendet,
um den gewiinschten Kontrast zu erzeugen. Durch diese Gradienten kénnen Wirbel-
strome entstehen, die die EPT Bildqualitéit weiter herabsetzen [48, 63]. Weitere EPT
Artefakte wie das lineare Geisterbild oder das N/2-Geisterbild wurden bereits in
Kapitel 2.2.1 beschrieben. Aufwindige Korrekturen sind nétig, um solche Artefakte
im Nachhinein zu korrigieren [89, 107]. Sind diese Korrekturen nicht perfekt, bleiben
Bildfehler erhalten.

Wegen all dieser moglichen Artefakte und Bildfehler ist eine alternative Aufnah-
memethode zu EPI wiinschenswert, die unverzerrte und artefaktfreie Bilder liefert.
Turbo-Spin-Echo (TSE), auch bekannt als Fast-Spin-Echo (FSE), ist eine solche Me-
thode (siehe Kapitel 2.2.3). Eine TSE Sequenz ist nicht anfillig fiir Verzerrungen auf-
grund von chemischer Verschiebung oder Magnetfeldinhomogenitédten. TSE kann ein
komplettes, artefaktfreies Bild nach einer einzelnen HF-Anregung aufnehmen. Der
Nachteil ist, dass TSE wegen der vielen benttigten Refokussierpulse deutlich lang-
samer als EPI ist und damit anfilliger fiir Bewegungsartefakte und 75-Blurring (sie-
he Kapitel 2.1.4). Trotzdem wurde TSE bereits erfolgreich fir diffusionsgewichtete
Bildgebung verwendet. So wurden beispielsweise unverzerrte ADC-Karten der Pro-
stata aufgenommen [55] oder aktives von nekrotischem Gewebe in Retinoblastom-
Tumoren unterschieden [28]. Jin et al. konnten zeigen, dass Intravoxel Incoherent
Motion (IVIM) Messungen an der Niere bei 1,5 T mit TSE moglich sind [43]. Diffu-
sionstensorbildgebung (DTI) am Gehirn wurde von Sigmund et al. bei 7T mit TSE
durchgefiihrt [93].

In diesem Abschnitt der Arbeit sollte untersucht werden, ob sich TSE fiir DTI
und [VIM an der Niere bei 3T eignet. Die Ergebnisse von TSE wurden dabei mit
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denen einer gewohnlichen diffusionsgewichteten EPI Sequenz verglichen. Vor- und
Nachteile der beiden Methoden werden diskutiert. Die Ergebnisse dieses Teils der
Arbeit wurden teilweise bereits auf Konferenzen [36, 37] vorgestellt und sind zum
Zeitpunkt der Abgabe dieser Arbeit bei der Zeitschrift fiir Medizinische Physik zur

Veroffentlichung eingereicht.

47



4 Methoden

4 Methoden

Alle Untersuchungen die im Rahmen dieser Arbeit an gesunden Probanden durch-
gefiihrt wurden, sind durch die Ethik-Kommission der Universitat Wiirzburg geneh-
migt worden. Alle Untersuchungen wurden in Riickenlage an einem klinischen 3T
Tomographen mit maximaler Gradientenstérke von 80 mT/m durchgefiihrt (PRIS-
MA, Siemens Healthcare, Erlangen). Zur Aufnahme wurden eine 18-Kanal Korper-
spule und eine 32-Kanal Riickenspule verwendet. Alle Probanden wurden vor der
Untersuchung iiber die Messungen aufgeklédrt und haben schriftlich ihr Einverstdnd-

nis gegeben. Sdmtliche Auswertungen und Berechnungen wurden mit der Software
MATLAB (The Mathworks, Inc., Natick, MA, USA) durchgefiihrt.

4.1 Intravoxel gerichteter Fluss - Bildgebung

4.1.1 Biophysikalische Bedeutung von richtungsabhangigem Fluss

Betrachten wir ein Voxel, durch das ein einzelnes gerades Gefafl verlauft (Abb. 15 a).
Nehmen wir an, dass der Fluss in diesem Gefaf relativ schnell ist, wiahrend im Rest
des Voxels eher langsame isotrope Diffusion herrscht. Der Fluss in kleinen Geféflen
ist laminar [104]. Das bedeutet, dass Blut in der Ndhe der GefaBwand langsamer
fliet, als in der Mitte des Geféafles. In der Zeit, wahrend der ein Diffusionsgradient
angelegt ist, bewegen sich die flielenden Spins deshalb unterschiedlich weit, je nach-
dem wo sie sich im Gefafl befinden und welche Geschwindigkeit dort auftritt. Wird
bei einer diffusionsgewichteten Aufnahme der Diffusionsgradient parallel zu dem
Geféf angelegt (G)), dann wiirde das Signal der flieBenden Spins aufgrund ihrer un-
terschiedlichen Geschwindigkeiten dephasieren (Abb. 15 a). Eine IVIM Aufnahme
mit der Gradientenrichtung G| wiirde den Flussanteil f| als Anteil der flieflenden
Spins am Gesamtsignal bestimmen. Wiirde der Diffusionsgradient hingegen senk-
recht zur Ausrichtung des Gefifles angelegt werden (G ), dann wiirden das Signal
der flieBenden Spins nicht dephasiert werden, weil sich dann kein flieBender Spin
in Richtung des Diffusionsgradienten bewegt. Der gemessene, sichtbare Flussanteil
bei dieser IVIM-Aufnahme f, wére Null. Die flieBenden Spins wiirden dann im-
mer zum Signal beitragen, unabhingig von der Stéarke der Diffusionsgradienten bzw.
unabhéngig vom b-Wert. Die Menge an flieBenden Spins ist natiirlich unabhéngig
von der Richtung der angelegten Diffusionsgradienten. Spins die sich ausschlieflich
senkrecht zu einem angelegten Diffusionsgradienten bewegen, werden jedoch keine

bewegungsabhéngige Phase erhalten. Ihr Signal wird daher nicht dephasiert, d.h.
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verringert. Die Betrachtung eines einzelnen Gefafles mit laminarem Fluss zeigt, dass
der sichtbare Flussanteil f; eines Voxels durchaus von der Richtung der angelegten

Diffusionsgradienten abhéngen kann.

a) b) A [ c) A N

o
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Abbildung 15: Ein sichtbarer, richtungsabhéngiger Flussanteil f; kann anhand eines
einzelnen, geraden Gefdfies mit laminarem Flussprofil erklirt werden
(a). Wenn der Fluss in kleinen Geféflen laminar ist, dann bewegt
sich Blut in der Mitte des Gefdfles schneller als am Rand des Ge-
fafles. Werden bei einer IVIM Aufnahme die Diffusionsgradienten
parallel zu diesem Geféf} ausgerichtet (G), dann wiirde das Signal
der flieBenden Spins dephasiert werden, weil sie sich unterschiedlich
weit in Richtung des Gradienten bewegen. Der sichtbare Flussanteil
entspricht in diesem Fall dem tatséchlichen Signalanteil flieBender
Spins, z.B. 10 Prozent. Ein Diffusionsgradient der senkrecht zu dem
Gefifl angelegt wird (G ), wiirde die flieenden Spins unverdndert
lassen, weil sie sich dann nicht in Richtung des Gradienten bewegen.
Der sichtbare Flussanteil fs wire in diesem Fall Null. Der gemessene
Wert fiir f; hidngt also von der Orientierung der Diffusionsgradien-
ten relativ zur Ausrichtung des Gefiafles ab. Bei der Messung von
echtem Gewebe befinden sich normalerweise viele Gefiafle in einem
Voxel. Wenn diese Gefifle eine Vorzugsrichtung haben, dann wird
fs ebenfalls anisotrop erscheinen (b). Wenn die Geféfie hingegen kei-
ne Vorzugsrichtung haben, aber die mittlere Flussgeschwindigkeit
in verschiedene Richtungen unterschiedlich hoch ist, dann wird der
Pseudo-Diffusionskoeffizient D* anisotrop erscheinen (c).

Héufig sind viele kleine GeféBe (in der Niere auch Nierenkanélchen) in einem Vo-
xel vorhanden, die in verschiedene Richtungen verlaufen und alle zum Flussanteil f
beitragen (Abb. 15 b und c). Mit Hilfe des Pseudo-Diffusionskoeffizienten D* kann
das Signal von flielenden Spins bei einer diffusionsgewichteten Aufnahme beschrie-
ben werden (siehe Kapitel 2.3.2). D* ist proportional zum Quadrat der mittleren

Flussgeschwindigkeit der Spins. Anisotropes D* wiirde daher bedeuten, dass sich

49



4 Methoden

die Fliissigkeit, egal ob Blut in den Kapillaren oder Harn in den Nierenkanélchen,
schneller entlang einer Vorzugsrichtung bewegt, als senkrecht dazu (siehe Abb. 15 ¢).
Wenn die Geféafle bzw. Nierenkanélchen insgesamt eine Vorzugsrichtung aufweisen,
dann erscheint f anisotrop, wie Abb. 15 b zeigt. Die mittlere Geschwindigkeit ist
in allen Gefaflen gleich grof. D* erscheint daher isotrop. Es sind aber mehr Geféfle
in Richtung G| ausgerichtet, als in Richtung G, sodass f anisotrop erscheint. Ein
anderer Fall ist in Abb. 15 ¢ dargestellt. Gleich viele Gefifle zeigen in Richtung G|
und G, sodass f isotrop erscheinen wird. Die mittlere Geschwindigkeit ist jedoch
hoher in Richtung G|, als in Richtung G| . D* ist also anisotrop.

Die Kanélchen in der Niere sind trichterférmig angeordnet. Das bedeutet, dass
Kanélchen, die nah beieinander liegen, tatséchlich in &hnliche Richtungen zeigen,
wihrend senkrecht dazu keine Kanéle verlaufen.

Diese Beispiele zeigen, dass D* und f theoretisch unabhingig voneinander ani-
sotrop oder isotrop sein konnen. In Abb. 16 ist das Signal einer IVIM Aufnahme
dargestellt, wenn der Fluss in einem Voxel eine Vorzugsrichtung hat. Je nachdem ob

f oder D* anisotrop ist, nimmt das Signal einen unterschiedlichen Verlauf.

4.1.2 Theorie Intravoxel gerichteter Fluss

Im IVIM Modell wird das diffusionsgewichtete Signal mit zwei Anteilen beschrieben,
fliefenden Spins und diffundieren Spins (siehe Kapitel 2.3.2). Es ist bisher nicht
eindeutig geklirt, wie stark Blutfluss und Harnfluss jeweils zum Signal der flieBenden
Spins in der Niere beitragen. Das oft verwendete bi-exponentielle IVIM Modell sei
hier noch einmal genannt (vgl. Gl. 35):

§=Soe"[(1 = f) + fe=] (47)

Bei der Diffusionstensorbildgebung (DTI) wird der Diffusionstensor D als symme-
trischer 3 x 3 Vektor dargestellt (vgl. GL. 28).

A 0 0
D = (&,6,8) |0 X 0] (&,é,ée)" (48)
0 0 X

Abdullah et al. haben gezeigt, dass in geordneten Geweben mit gerichtetem Fluss der
Pseudo-Diffusionskoeffizient D*, dhnlich wie D, als Tensor beschrieben werden kann

[1]. Eine einfache Moglichkeit gerichteten Fluss und anisotrope Diffusion gleichzeitig
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Abbildung 16: Schematische Darstellung des diffusionsgewichteten, normierten Si-

gnals S/Sy bei gerichtetem Fluss und unterschiedlicher Orientierung
der Diffusionsgradienten.

Links: D und D* sind isotrop, wiahrend f in eine Richtung niedriger
ist (griin), als in eine andere Richtung (magenta). Sowohl bei nied-
rigen, als auch bei hohen b-Werten ist das Signal der beiden Kurven
deutlich unterscheidbar. Durch eine Extrapolation des Signals von
hohen b-Werten zu niedrigen b-Werten kann f am Achsenschnitt-
punkt der extrapolierten Kurve (gestrichelt) mit b = 0s/mm? abge-
lesen werden. In diesem Fall wiirden unterschiedliche f fiir die beiden
Richtungen bestimmt werden.

Rechts: D* ist hoher in eine Richtung (magenta), als in ein andere
Richtung (griin), wihrend D und f isotrop sind. Die Signalkurven
unterscheiden sich nur bei niedrigen b-Werten. Bei hohen b-Werten
sind beide Kurve nahezu identisch und eine Extrapolation des Si-
gnals von hohen zu niedrigen b-Werten erzeugt bei beiden Kurven
den gleichen Achsenschnittpunkt bei b = 0s/mm?. Deshalb wiirde in
beide Richtungen der gleiche Wert fiir f bestimmt werden.
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zu beriicksichtigen, wéire daher D und D* in Gl. 47 als Tensor zu betrachten.
S = Spe I PI[(1 — f) 4 fe 9" P9 (49)

g steht hier wieder fiir den Einheitsvektor in Richtung der Diffusionsgradienten. Fiir
den Fall das kein Fluss in einem Voxel herrscht, also f = 0, geht GIl. 49 in das ge-
wohnliche DTI-Modell iiber (vgl. Gl. 31). Der Anteil des Signals flieender Spins f
ist in Gl. 49 immer noch ein Skalar, d.h. f ist richtungsunabhéngig. Studien an Niere
und Muskel haben aber gezeigt, dass der sichtbare Flussanteil f in einer IVIM Auf-
nahme durchaus von der Richtung der Diffusionsgradienten abhéngen kann [74, 49].
Um diese Richtungsabhéngigkeit des gemessenen Flussanteils zu beriicksichtigen,
kann nun ein symmetrischer 3 x 3 Tensor zur Beschreibung von f, benutzt werden,

analog zum Diffusionstensor D.
S = Soe 9" PO((1 — §7 fo5) + G fug e T P (50)

Gl. 50 beschreibt das Intravoxel gerichteter Fluss Modell (engl. Intravoxel Oriented
Flow IVOF) fiir Gewebe in dem der Fluss nicht isotrop ist, sondern eine Vorzugs-
richtung besitzt. Weitere mathematische Modelle fiir das Signal in Gewebe mit ge-
richtetem Fluss wurden von anderen Gruppen veroffentlicht [1, 49], aber in dieser
Arbeit nicht weiter untersucht.

Das IVOF Modell in Gl. 50 hat 6 freie Parameter je Tensor (fs, D, D*), also ins-
gesamt 18 freie Parameter. Das Signal-zu-Rausch Verhéltnis (engl. Signal-to-Noise
Ratio SNR) bei diffusionsgewichteter Bildgebung ist normalerweise nicht ausrei-
chend, um 18 freie Parameter aus einer Messung zu bestimmen, die innerhalb einer
vertretbaren Zeit in vivo aufgenommen werden kann. Bei b-Werten, die deutlich gro-
Ber sind als 1/ | D*|, kann das Signal der flieBenden Spins vernachléssigt werden, denn
dann ist F'(b) = e7*P" ~ 0. Messungen bei ausreichend hohen b-Werten kénnen ohne
D* beschrieben werden und benétigen nur 12 freie Parameter zur Beschreibung des

fs-Tensors und D-Tensors.

S(b) = So(1 = g fug)e T P (51)
Gl. 51 ist nur fiir hohe b-Werte korrekt, wihrend Sy das Signal bei b = 0s/mm? dar-
stellt S(b=0) = Sp. 12 freie Parameter anhand von diffusionsgewichteten Daten zu

bestimmen, ist aufgrund von Rauschen in den Bildern immer noch &uflerst schwierig.

Deshalb werden zwei Annahmen gemacht, um GIl. 51 weiter zu vereinfachen. Zu-
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néchst wird angenommen, dass die Eigenvektoren €; zum jeweils grofiten Eigenwert
des fs-Tensors und D-Tensors parallel verlaufen, also dass €y = €p;. Weiter wird
angenommen, dass der fs-Tensor zylindersymmetrisch um diese Achse ist, d.h. dass
die beiden kleineren Eigenwerte von fs gleich grof sind: Ays = Ay = f1, wihrend
A1 = fj- Der fe-Tensor kann nun mit Hilfe seiner Eigenvektoren €4 (= €p1), €2

und €3 folgendermafen dargestellt werden:

fH 0 0
Fs = (€p1,€p2,€3)" - |0 fL 0| - (€p1,€Ep2,€ra) (52)
0 0 fi

Der tatséchlich gemessene, sichtbare Flussanteil f in einer Messung héngt jetzt vom
Winkel ¢ zwischen dem angelegten Diffusionsgradienten ¢ und dem Eigenvektor

€r1 (= €p1) ab. Der Winkel 6 zwischen ¢ und der zweiten Hauptachse €y, ist nicht

wichtig.
T
cos f 0 0 CoS
folp) =37 fsG=| sinpcosh 10 fL 0| | sinpcosf (53)
sin @ sin @ 0 0 f sin ¢ sin ¢
= fcos®p+ frsin®¢p

Setzt man dieses Ergebnis in Gl. 51 ein, erhilt man

S(b) = So(1 = ful))e ™" P7 (54)

Das IVOF Modell mit dem vereinfachten fs-Tensor (IVOF¢), welches durch die Glei-
chungen 53 und 54 beschrieben wird, hat nur noch 8 freie Parameter (6 Parameter
fir D, sowie fj und f). Ein Ziel dieser Arbeit war es herauszufinden, ob das IVOF
Modell diffusionsgewichtetes Signal in der Niere passend beschreibt und dieses Mo-
dell mit DTT und IVIM zu vergleichen. Auflerdem sollte untersucht werden, ob ein
richtungsunabhéngiger, isotroper Flussanteil f in Kombination mit einem Diffusi-

onstensor D eventuell besser geeignet ist, um das Signal zu beschreiben.
S(b) = So(1 — f)e 7" P (55)

Dieses Modell erweitert IVIM um einen richtungsabhéngigen Diffusionstensor, be-
riicksichtigt aber keinen gerichteten Fluss und wird deshalb im Folgenden als IVIMp
Modell bezeichnet.
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4.1.3 MR-Aufnahme

Zur Planung der diffusionsgewichteten Aufnahme wurden morphologische Bilder mit
einer ,Half-Fourier acquisition single-shot turbo spin echo” (HASTE) Sequenz aufge-
nommen. Dabei wurden Transversal-Schnitte vom Oberbauch mit den folgenden Ein-
stellungen aufgenommen: TR 1600 ms, TE 97 ms, FOV 360 x 360 mm?, Schichtdicke
6 mm, Auflésung 320 x 320, Parallele Bildgebung Faktor 2, Bandbreite 710 Hz/Pixel.

Die diffusionsgewichteten Bilder wurden mit einer EKG-getriggerten EPI Sequenz
bei freier Atmung aufgenommen. Jede Aufnahme wurde mit einer Verzégerung von
200ms nach einer R-Zacke ausgelost, um hohen Blutfluss in den Nieren zu ge-
wéhrleisten [105]. Die folgenden Sequenz-Parameter wurden zur Aufnahme einer
einzelnen koronaren Schicht verwendet: minimales TR 3000ms, TE 87ms, FOV
400 x 400mm?, Schichtdicke 4mm, Auflssung 208 x 208, Partial Fourier Faktor
5/8, Bandbreite 1602 Hz/Pixel, sechs verschiedene b-Werte (0, 200, 250, 700, 750,
800s/mm?), sechs Mittlungen bei b = 0s/mm?. Die b-Werte wurden so gewiihlt,
dass f in den Modellen IVIM, IVIMp und IVOF; méglichst genau bestimmt werden
kann. Dazu ist es hilfreich b-Werte in grofem Abstand aufzunehmen. Einerseits soll-
te bei diesen b-Werten das Flusssignal vernachlissigbar klein sein (b > 200s/mm?),
andererseits sollte das Signal noch deutlich {iber dem Rausch-Niveau liegen, um ge-
naue Ergebnisse fiir f zu erhalten (b < 800s/mm?). Alle b-Werte groBer Null wurden
mit einem Wirbelstrom-kompensierten Diffusionsschema der Dauer 58,76 ms erzeugt
(siehe Kapitel 2.1.6). Es wurden jeweils zwei Mittlungen und 30 Richtungen fiir alle

b-Werte grofler Null aufgenommen.

4.1.4 Datenauswertung

Atembewegungen wurden retrospektiv mit Hilfe eines Bewegungskorrektur-Algorith-
mus kompensiert [70]. Dieser Algorithmus minimiert die Komplexitit des Differenz-
bildes zwischen zwei registrierten Bildern. Ein wesentlicher Vorteil dieser Metho-
de gegeniiber anderen Bewegungskorrektur-Algorithmen ist, dass Bilder mit unter-
schiedlichen Intensitdten (die durch unterschiedliche Diffusionsgewichtungen entste-
hen) registriert werden kénnen. Alle Bilder wurden auf das erste Bild von b =
0s/mm? registriert. Das SNR wurde fiir jedes Voxel als Mittelwert geteilt durch
Standardabweichung o des Signals der sechs Mittlungen bei b = 0s/mm? berechnet.
Anschliefend wurde das mittlere SNR in der Niere fiir jeden Probanden bestimmt.

Vier verschiedene Diffusionsmodelle (siehe Tab. 1) wurden an die Daten gefittet:
DTI und IVIM (siehe Kapitel 2.3), sowie IVIMp (GL. 55) und IVOF; (Gl. 51). IVIMp
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kombiniert einen D-Tensor mit skalarem Flussanteil f. IVOF verbindet einen D-
Tensor mit einem vereinfachten f;-Tensor. Die Anzahl der freien Parameter ist bei
DTI 6, bei IVIM 2, bei IVIMp 7 und bei IVOF¢ 8 (siehe Tab. 1). Bei den Modellen
IVIM, IVIMp und IVOF; wird angenommen, dass das Signal der flielenden Spins bei
b > 200s/mm? vernachlissigbar klein ist. Zum Fit der Parameter wurde eine Metho-
de der nicht-linearen kleinsten Quadrate verwendet (MATLAB-Funktion lsgnonlin).
Damit entspricht der Fit von IVIM, IVIMp und IVOF; dem ersten Schritt eines seg-
mentierten IVIM-Fits fiir f und D. Segmentierte IVIM-Fits werden oft gemacht, um
die stabilere Ergebnisse fiir f und D zu erhalten [17, 78, 94]. Sy wurde nicht als freier
Parameter gefittet, sondern direkt als Messwert bei b = 0s/mm? angenommen. Das
ist notig, weil in den Modellen IVIM, IVIMp und IVOF; Sy nicht unabhéngig von
f ist. Daher wurde aus Konsistenzgriinden auch bei DTI S nicht gefittet, sondern
der Messwert bei b = 0s/mm? verwendet.

Wo moglich wurde die Mittlere Diffusivitdat MD, der Mittlere Flussanteil Mf, die
Fraktionelle Anisotropie des D-Tensors FAp und die Fraktionelle Anisotropie des
fs-Tensors FA; bestimmt.

Zum Vergleich der Fits der verschiedenen Diffusionsmodelle wurde Akaikes In-
formationskriterium (engl. Akaike’s Information Criterion AIC) benutzt [16]. Das
AIC vergleicht unterschiedliche Modelle in Hinblick auf ihren Informationsgehalt.
Im Allgemeinen wird sich ein Modell mit mehr Parametern besser an Daten an-
passen, als ein Modell mit weniger Parametern und dadurch geringere Residuen er-
zeugen. Gleichzeitig machen zusétzliche Parameter ein Modell aber auch anfilliger
fiir Rauschen, wenn sie keinen echten Trend der Daten beschreiben. Die gefitteten
Parameter sind dann weniger aussagekraftig, beispielsweise korrelieren sie weniger
mit Pathologien. Deshalb ist es wichtig zu priifen, ob zusétzliche Parameter einen
echten Trend in den Daten beschreiben. Das AIC fiir kleine Stichproben (engl. Akai-
ke’s Information Criterion corrected AICc) schreibt jedem Modell einen Wert zu, der
geringere Fit-Residuen belohnt und zusétzliche Parameter bestraft [16]. Je niedriger
das AICc, umso mehr Information enthélt das jeweilige Modell. Bei einem Modell

mit K freien Parametern berechnet sich das AICc wie folgt:

2K (K + 1)

AlCc = X? + 2K
¢ + +n—K—1

(56)

n ist dabei die Stichprobengréfe und X? die Summe der Fehlerquadrate (engl. sum
of squared errors SSE) normalisiert mit der Rausch-Varianz o2, d.h. X? = 95F,

ist die Standardabweichung des Signals ohne Diffusionsgewichtung (b = 0s/mm?),
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wie oben beschrieben. Es wurde jeweils das mittlere o eines Probanden fiir alle
Voxel des jeweiligen Probanden verwendet. ¢ wurde also nicht aus dem Fit der
Diffusionsmodelle bestimmt. Deshalb ist das AICc in Gl. 56 etwas anders als auf
Seite 63 in Referenz [15]. Der Term % ist wichtig bei kleinen Stichproben, d.h.
wenn = < 40 wie in dieser Studie. Die Stichprobengréfie n entspricht hier der Anzahl
der aufgenommenen Bilder mit b > 0s/mm?. Eine Ubersicht aller Diffusionsmodelle

mit ihren freien Parametern ist in Tab. 1 gegeben.

Frei A hl
Modell Gleichung eie nza
Parameter freie Parameter
g g Dfm’aD 7DzzaD:c y
DTI S(b) = Spe—b3"Dg Yy y 6
sza Dyz
IVIM  S(b) = Sp(1 — fle"” D, f 2
g q DﬂﬁwaD 7Dzzan )
IVIMp ~ S(b) = Sp(1 — f)efbgTDg vy y 7
DIZ? Dy27 f

S(b) = So(1— f(¢))e 9" P9 D, Dy, D,., Dy,

IVOF; , .
fle) = flcos* o+ fisin®¢ Dy, Dy, fi, f1

Tabelle 1: Gleichung und freie Parameter fiir die unterschiedlichen Diffusionsmodel-
le. Sy ist das Signal bei b = 0s/mm?. ¢ ist der Winkel zwischen dem
angelegten Diffusionsgradient ¢ und dem Eigenvektor zum grofiten Ei-
genwert des D-Tensors. Die Gleichungen fiir IVIM, IVIMp und IVOF%
beschreiben nur das Signal fiir b > 200s/mm? korrekt. Dabei wird ange-
nommen, dass flieBende Spins bei diesen b-Werten nicht mehr signifikant
zum Signal beitragen.

Der Unterschied des AICc zwischen IVOF; und den anderen 3 Diffusionsmodellen
wurde fiir jedes Voxel berechnet. Bei einem absoluten Unterschied gréfler 2 wird
angenommen, dass das Modell mit kleinerem AICc die Daten besser beschreibt. Bei
einem Unterschied kleiner als 2 wird angenommen, dass beide Modelle die Daten
gleich gut beschreiben [15]. In Medulla und Cortex wurden Bereiche eingezeichnet
(engl. Region Of Interest ROI), in denen die gefitteten Parameter und AICc-Werte
verglichen wurden. Die ROI in der Medulla waren 19 4+ 12 Voxel grofl und im Cortex
57 £ 34 Voxel (jeweils Mittelwert + Standardabweichung).

4.1.5 Statistische Auswertung

MD, Mf und FAp der verschiedenen Diffusionsmodelle wurden, wenn mdoglich, mit

einem Wilcoxon-Vorzeichen-Rang-Test auf signifikante Unterschiede getestet (siche
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Tab. 1). Alle Parameter eines Modells wurden auerdem auf signifikante Unterschie-
de zwischen Cortex und Medulla mit dem Wilcoxon-Vorzeichen-Rang-Test gepriift.
P < 0,05 wurde als statistisch signifikant angenommen. Die Effektstérke bei si-
gnifikanten Unterschieden zwischen gleichen Parametern in verschiedenen Modellen
wurde mit Hilfe von Cohens ,d“ bestimmt [21]. Cohen definierte d = \/%,
wobei my p die Mittelwerte und o4 p die Standardabweichungen von Modell A und
B sind. In dieser Arbeit stehen A und B fiir den gleichen Parameter (z.B. Mittler-
er Flussanteil Mf) in unterschiedlichen Diffusionsmodellen (z.B. IVIM und IVIMp).
Laut Cohen bedeutet d = 0,2 einen kleinen, d = 0,5 einen mittleren und d = 0,8

einen groflen Unterschied.
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4.2 Diffusionsbildgebung mit verschiedenen m; - Werten

4.2.1 Gradientenschema

v

HF A

01 / Gy

GDiff
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Abbildung 17: Schema fiir Diffusionsgradienten mit einstellbarer Bewegungsemp-
findlichkeit mq. Je nach Dauer von §; und d2 kann der gleiche b-Wert
mit verschiedenen m; erzeugt werden. Alle Gradienten besitzen Tra-
pezform. Der Abstand A zwischen dem zweiten und dritten Gradi-
enten ist durch die Dauer des HF-Puls bestimmt. Die Rampenzeiten
6, sind aus Griinden der Ubersichtlichkeit nicht eingezeichnet.

Das bekannte Stejskal-Tanner Schema fiir Diffusionsgradienten (sieche Abb. 8) ver-
ursacht je nach Abstand, Dauer und Stérke der beiden Gradienten eine unterschied-
liche Bewegungskodierung m;. Dabei ist m; im Allgemeinen umso héher, je hoher
der erzeugte b-Wert ist. Mit Hilfe eines dritten Diffusionsgradienten kann ein be-
wegungskompensiertes Gradientenschema erzeugt werden. In dieser Arbeit wurde
ein Diffusionsschema angewendet, welches dhnlich zu dem bewegungskompensierten
Gradientenschema ist, das in Referenz [68] vorgeschlagen wurde (siche Abb. 17). Der

b-Wert dieses Gradientenschemas wird folgendermafien berechnet:

T t 2
b= 72/ (/ G(t) dt’) dt
0 0
=2GE(2/367 +1/365(3A +2685) + (67 + 05) 6, — 1/6 (61 + 62) 62 + 1/20657)
(57)
Die Rampenzeiten 6, sind fiir alle Gradientenpulse gleich. Die Zeiten ¢; und d um-

fassen jeweils die Zeit der maximalen Gradientenstérke (engl. flat top time) und eine

Rampenzeit. Das erste Gradientenmoment m; des verwendeten Gradientenschemas
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1st:

T
- :/ G(t) -t dt
0
= Go((61 + 02 + 0,) (62 — 61) + 62A)

(58)

Durch Verkiirzung von §; und Verldangerung von o kann my variiert werden, wah-
rend der b-Wert konstant bleibt. Die Gradientenstiarke Gy ist dabei konstant fiir
verschiedene m; des gleichen b-Werts. Der Abstand A zwischen dem zweiten und
dritten Gradienten wurde in dieser Arbeit auf die Dauer des refokussierenden 180°
HF-Pulses festgelegt und war somit ebenfalls konstant. Das Gradientenschema ist
bewegungskompensiert bzw. flusskompensiert (engl. flow compensation FC) wenn

my = 0. Das wird erreicht mit:

5, ) 52
0= =5 + /05 + 00, +HA+ ¢ (59)

Die maximale Bewegungskodierung entsteht hingegen fiir 6; = 0. Dann ist das ver-
wendete Gradientenschema identisch mit einem Stejskal-Tanner Schema [98]. Zur
einfacheren Implementierung wurde in der verwendeten Sequenz allerdings die Min-
destdauer von ¢; auf eine Rampenzeit ¢, festgelegt. Die Zeiten ¢; und d, fiir unter-
schiedliche m; bei konstantem b-Wert wurden iterativ mit dem Newton-Verfahren
bestimmt. Die maximal erreichbare Bewegungsempfindlichkeit bzw. Flusskodierung
(engl. flow encoding FE) erreicht bei diesem Gradientenschema einen umso grofieren

Wert m max, je hoher der jeweilige 0-Wert ist.

4.2.2 MR-Aufnahme

Die Nieren von 8 gesunden Probanden wurden in einem Koronalschnitt mit folgen-
den Sequenz-Parametern aufgenommen: FOV 330 x 330 mm?, Schichtdicke 5mm,
Auflésung 140 x 140, Partial Fourier Faktor 3/4, TR 2700 ms, TE 89 ms, b = 0, 250,
600s/mm?. Die b-Werte 250 und 600s/mm? wurden mit 10 unterschiedlichen m,, 2
Mittlungen und jeweils 20 Richtungen aufgenommen. Die Werte fiir m; waren dabei
gleichméBig verteilt zwischen bewegungskompensiert (FC: m; = 0) und maximal
bewegungsempfindlich (FE: my pay) fiir den jeweiligen b-Wert. Die maximale Be-
wegungsempfindlichkeit entspriche bei einer Phasenkontrastmessung (siehe Gl. 21)
einem Wert von VENC = 1,4s/mm (b = 250s/mm?) bzw. VENC = 0,9s/mm
(b = 600s/mm?). Alle Messungen waren EKG-getriggert mit einer Verzégerung von
180 ms nach der R-Zacke.
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4.2.3 Datenauswertung

Um die aufgenommenen diffusionsgewichteten Daten adédquat zu beschreiben, ist
eine Erweiterung des IVIM-Modells von LeBihan [61] notig. Die beiden Grenzfille
von zeitlich komplett kohdrentem und komplett inkoharentem Fluss konnen beriick-
sichtigt werden, indem man den Flussanteil f als Kombination von kohérentem

Flussanteil f; und inkohdrentem Flussanteil f; betrachtet.

f=F+fi (60)

Die Abschwéchung F; des Signals von inkohérentem Fluss ist exponentiell und un-
abhéngig von my [61].
Fi(b) = e 7" (61)

Der Abschwéchungsfaktor Fj des kohérenten Flusses wurde in Kapitel 3.2 beschrie-

ben. Es wurde gezeigt, dass fiir kleine m; gilt
Fi.(m1) = (1 —amj), (62)

wobei a vom Aufbau des Gewebes abhéingt. Unter Beriicksichtigung von kohérentem

und inkohérentem Fluss kann das [IVIM Modell nun wie folgt erweitert werden:

S(b,m1) = See P ((1 = f) + fili(b) + fiFr(my))

* (63)
= Soe PP (L= fi — fu) + fie P77 + fr(1 — am?))

Dieses Modell beruht auf der vereinfachenden Annahme, dass sowohl der Diffusions-
koeffizient fiir stationédres Gewebe, als auch der Diffusionskoeffizient der Selbstdiffu-
sion innerhalb der kohdrent und inkohérent bewegten Fliissigkeiten gleich D ist. Wie
schon in Kapitel 4.1 wird weiterhin angenommen, dass das Signal des inkohdrenten
Flusses bei hohen b-Werten gegen Null geht (F;(b) — 0). Somit ergibt sich:

S(b,m1) = Soe P (1 = f; = fu) + fu(1 — ami))

64
= Soe_bD((l — fi) — a fym?) (64

Die Anisotropie der Diffusion wurde beriicksichtigt und D als Tensor betrachtet. In-
kohéarent flielendes Signal wurde als rdumlich isotrop angenommen und f; daher als
einfacher Skalar gefittet. Fiir das kohérent flieende Signal wurde wie in Kapitel 4.1
eine Orientierung des Flusses parallel zur Hauptachse des grofiten Eigenvektors des

Diffusionstensors angenommen. Eine Unterscheidung von « und fj ist mit dem ver-
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wendeten Messprotokoll nicht méglich. Nur das Produkt f = « f, wurde bestimmt.
Mit dem Winkel 6 zwischen den angelegten Diffusionsgradienten und der Haupt-

achse des grofiten Eigenvektors des Diffusionstensors ergibt sich analog zu Gl. 53:

B(0) = By cos®(0) + By sin*(0) (65)

Der Wert 3, beriicksichtigt eventuell vorhandenen kohérenten Fluss senkrecht zur
groBiten Hauptachse des Diffusionstensors, wihrend 3 den kohérenten Fluss in Rich-
tung der grofiten Hauptachse des Diffusionstensors beschreibt. Das Gesamtsignal in

Abhéngigkeit von b und m; ist also:
S(b,ma) = Soe™"P((1 = fi) = B(O) m]) (66)

Dieses Modell wird im folgenden als kohérentes Flussmodell bezeichnet. Es enthélt
9 freie Parameter: 6 Elemente des D-Tensors, f;, 5 und 3.

In jedem Voxel wurde das kohérente Flussmodell unter Verwendung aller Daten
gefittet. Zum Vergleich wurde das in Kapitel 4.1 beschriebene IVIMp Modell fiir
die bewegungskompensierten Daten (m; = 0) und die maximal bewegungsempfind-
lichen Daten (my max) gefittet. Die gefitteten Parameter wurden mit dem Wilcoxon-
Vorzeichen-Rang-Test auf signifikante Unterschiede hin gepriift. P < 0.05 wurde
dabei als Signifikanzniveau angenommen. Wenn der komplette Fluss inkohérent ist,
dann sollte es zwischen den FC-Aufnahmen (m; = 0) und den FE-Aufnahmen
(M1 max) keinen Unterschied geben. In diesem Falle ist 5 = 0 und das kohérente
Flussmodell ist identisch mit dem Modell IVIMp.
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4.3 Vergleich von EPI und TSE fiir diffusionsgewichtete
Bildgebung

4.3.1 MR-Aufnahme

Sieben gesunde Probanden wurden in dieser Studie untersucht. Zur Planung der
diffusionsgewichteten Bilder wurden morphologische Bilder mit einer Half-Fourier
acquisition single-shot turbo spin echo (HASTE) Sequenz aufgenommen. Diese Se-
quenz hatte folgende Aufnahmeparameter: FOV 360 x 360 mm?, Matrix 320 x 320,
Schichtdicke 6 mm; TR 1600 ms, TE 97 ms, Parallele Bildgebung Faktor 2, Band-
breite 710 Hz/Pixel.

Die diffusionsgewichteten TSE Bilder wurden mit einer U-FLARE Sequenz mit
Stejskal-Tanner Diffusionsgradienten aufgenommen (sieche Kapitel 2.2.4 und Kapi-
tel 2.1.6). Eine sehr einfache diffusionsgewichtende TSE Sequenz des Herstellers (Sie-
mens Healthcare, Erlangen) wurde dazu so angepasst, dass die Aufnahme mehrerer
b-Werte und beliebiger Gradientenrichtungen méglich ist. Fiir die diffusionsgewichte-
ten EPI Bilder wurde die Standardsequenz des Herstellers verwendet und mit einem
Wirbelstrom-kompensierten Diffusionsgradientenschema aufgenommen (siehe Kapi-
tel 2.1.6). Beide Sequenzen haben eine einzelne koronare Schicht aufgenommen und
waren Atem-getriggert. Die TSE Sequenz verwendete ein zentrisches Abtastschema
(siehe Kapitel 2.2.3). Die gesamte Aufnahmezeit betrug ca. 20 Minuten fiir jede dif-
fusionsgewichtete Sequenz (EPI und TSE). Alle weiteren Aufnahmeparameter sind

in Tab. 2 aufgelistet.

4.3.2 DTI und IVIM Auswertung

Alle Bilder wurden zusétzlich zur Atem-Triggerung mit einem Bewegungskorrektur-
Algorithmus auf das erste ungewichtete Bild (b = 0s/mm?) registriert, um eventuell
verbleibende Bewegung zu kompensieren [70].

Das Signal-zu-Rausch Verhéltnis (SNR) wurde in jedem Bildpunkt als Mittelwert
geteilt durch Standardabweichung der Signalstirke bei allen b = 0s/mm? Aufnah-
men bestimmt.

Fiir die DTT Auswertung wurde die Mittlere Diffusivitit MD, Fraktionelle Aniso-
tropie des Diffusionstensors FAp und die Hauptrichtung der Diffusion (Eigenvektor
zum grofiten Eigenwert des Diffusionstensors) bestimmt.

Fiir die IVIM Auswertung wurde MD und der Flussanteil f bestimmt, wobei das

Signal aller Diffusionsrichtungen fiir jeden b-Wert gemittelt wurde. Es wird angenom-
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EPI TSE
FOV [mm?] 320 x 320 320 x 320
Schichtdicke [mm)] 6 6
Matrix 162 x 162 162 x 162
TR [ms] 3000 3000
TE[ms] 7 50
Parallele Bildgebung Faktor — 3
Partial Fourier Faktor 5/8 —
Bandbreite[Hz/Px] 1624 965
# Echos pro Bild 107 78
b-Werte [s/mm?] 0, 200, 250, 700, 750 0, 200, 250, 700, 750
Diffusionsrichtungen (b > 0 s/mm?) 30 30
Mittlungen (b = 0 s/mm?) 31 31

Tabelle 2: Bildgebungsparameter der diffusionsgewichteten EPI und TSE Sequenz.

men, dass die flieBenden Spins bei b > 200s/mm? nicht mehr zum Signal beitragen.
So wurden MD und f bestimmt, wie bereits in Kapitel 4.1.4 beschrieben. Auf den
ungewichteten Bildern (b = 0s/mm?) wurden Bereiche in Cortex und Medulla einge-
zeichnet (engl. Region Of Interest ROI). FAp-Karten wurden dabei zur Orientierung
verwendet. Alle Diffusionsparameter, also MD (DTI), MD (IVIM), FAp (DTI) und
f (IVIM), wurden mit dem Wilcoxon-Vorzeichen-Rang-Test auf signifikante Unter-
schiede zwischen EPI und TSE, sowie Unterschiede zwischen Cortex und Medulla
untersucht. Dabei wurde ein Signifikanzniveau von P < 0,05 angenommen. Das
SNR innerhalb aller ROI wurde fiir jeden Probanden ermittelt.
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5.1 Intravoxel gerichteter Fluss - Bildgebung

Die Gesamtzeit zum Anlegen der diffusionsgewichtenden Gradienten betrug 58,76 ms.
Bei einem b-Wert von 800s/mm? wurde eine Bewegungskodierung m; erzeugt, die
einem VENC = 0,6 mm/s entspricht.

Das SNR innerhalb der ROI aller Probanden betrug im Mittel 16 (zwischen 13
und 25) bei b = 0s/mm?. Bei b = 800s/mm? war das SNR im Mittel 7 (zwischen 4
und 9) fiir eine einzelne Diffusionsrichtung. Bei zwei Probanden war eine Niere im
Bild stark verzerrt, wahrscheinlich aufgrund von Gas im Darm. Bei diesen beiden
Probanden wurden die ROI fiir Cortex und Medulla nur auf der unverzerrten Niere
eingezeichnet. Bei allen anderen Probanden waren beide Niere nicht oder nur wenig
verzerrt und die ROI wurden auf beiden Nieren eingezeichnet.

Abb. 18 zeigt Bilder einer Niere ohne Diffusionsgewichtung (b = 0s/mm?) und
mit starker Diffusionsgewichtung (b = 700 s/mm?) fiir einen Probanden. Messpunkte
und angepasste Kurven fiir jeweils ein Voxel in Cortex und Medulla sind in Abb. 19
dargestellt. In Abb. 20 sind Karten der Mittleren Diffusion MD, des Mittleren

b =700 s/mm?

*

Abbildung 18: Links: Ty-gewichtetes Bild (b = 0s/mm?). Rechts: stark diffusions-
gewichtetes Bild (b = 700s/mm?) der Niere eines Probanden.

Flussanteils Mf, der Fraktionellen Anisotropie des Flussanteilstensors FA;, der Frak-
tionellen Anisotropie des Diffusionstensors FAp und des D- bzw. f,-Tensors dar-
gestellt. Der Kontrast zwischen Cortex und Medulla ist gering bei MD und hoch
bei Mf. Sowohl FAp, als auch FA; ist hoher in der Medulla als im Cortex. Die D-
und fs-Tensoren eines Voxels zeigen notwendigerweise in die gleiche Richtung, da

angenommen wurde, dass der fs-Tensor eines Voxels die gleiche Orientierung wie
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Abbildung 19: Diffusionsgewichtetes Signal in je einem Voxel in Cortex und Medul-

la, zusammen mit den Fits der verschiedenen Diffusionsmodelle. In
der Richtung parallel zu €p; (links) ist der Winkel ¢ zwischen dem
angelegten Diffusionsgradienten und der Hauptachse €py des Diffu-
sionstensors minimal (¢ < 15°). Fiir die Richtung senkrecht zu ép;
(rechts) wurde das Signal von allen Diffusionsgradienten gemittelt,
die moglichst senkrecht zu €p; orientiert sind (¢ = 90° £ 10°). Fiir
den Kurvenfit sind bei jedem Modell alle Richtungen von allen b-
Werten eingegangen, aber nicht alle Datenpunkte sind hier gezeigt.
Die DTI-Kurven haben in verschiedene Richtungen unterschiedlich
starke Steigung, aber sie schneiden die Achse bei b = 0s/mm? per
Definition immer bei S/Sy = 1. Der Flussanteil f von IVIM, IVIMp
und IVOF¢ wird aus dem Achsenschnittpunkt der jeweiligen extra-
polierten Kurven mit b = 0s/mm? ermittelt. IVIM zeigt bei allen
Richtungen die gleiche Steigung und gleichen Achsenschnittpunkt.
IVIMp zeigt ebenfalls den gleichen Achsenschnittpunkt fiir verschie-
dene Richtungen, aber unterschiedliche Steigungen. Die Kurve von
IVOF' zeigt hingegen ein groferes f| als f].
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der D-Tensor in diesem Voxel hat. Die fs-Tensoren sind grofiteils langgestreckt und

nicht abgeflacht, was darauf hindeutet, dass f grofer ist als f .

5.1.1 Vergleich der Diffusionsmodelle

Im Vergleich mittels AICc zeigt sich, dass das IVOF; Modell in den allermeisten
Voxeln die Daten besser beschreibt als IVIM oder DTT (sieche Abb. 21). IVOF; passt
besser zu den Daten als IVIMp in 76% der Cortex Voxel und 74% der Medulla Voxel.
Der Anteil der Voxel, die besser, gleich gut oder schlechter durch IVOF; im Vergleich
zu den anderen Diffusionsmodellen beschrieben wird, kann von Proband zu Proband
stark variieren (siehe Abb. 21).

5.1.2 Vergleich der Fitparameter

Cohen’s d fiir den Unterschied von MD, Mf und FAp zwischen den Diffusionsmodel-
len ist in Abb. 22 dargestellt, wenn der Unterschied zwischen den Modellen grof} ist
(d > 0,8). MD, Mf und FAp, ist zwischen allen Diffusionsmodellen signifikant unter-
schiedlich (P < 0,01). Mf ist nur geringfiigig unterschiedlich zwischen IVIM, TVIMp
und IVOF;. Cohen’s d zeigt einen grofien Unterschied von FAp zwischen IVOF; und
DTI bzw. IVIMp. MD ist in Cortex und Medulla deutlich groier bei DTT als bei
allen anderen Modellen. Der Unterschied von MD zwischen IVOF; und IVIM bzw.
IVIMp ist klein im Cortex und mittel in der Medulla. Zwischen IVIMp und IVIM
ist der Unterschied von MD mittel im Cortex und grofl in der Medulla.

5.1.3 Vergleich von Cortex und Medulla

Die Mittelwerte und Standardabweichungen von MD, Mf, FAp und FA; sind fiir alle
Diffusionsmodelle fiir Cortex und Medulla in Tab. 3 aufgelistet. Bei allen Modellen
in denen D durch einen Tensor beschrieben wird, ist FAp in der Medulla signifikant
hoher als im Cortex (P < 0,01). MD ist bei DTI (P < 0,01) und IVIMp (P < 0,05)
signifikant héher im Cortex als in der Medulla, nicht aber bei IVIM oder IVOF%.
Bei allen Modellen mit einem Flussanteil ist Mf signifikant hoher im Cortex, als
in der Medulla (P < 0,01). Die Fraktionelle Anisotropie des Flussanteilstensors
FA; ist signifikant hoher in der Medulla (0,41 £ 0,15) als im Cortex (0,21 £ 0, 05)
(P <0,01).
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¢ ) D-Tensoren

f) /~Tensoren

Abbildung 20: (a), (b) und (c) zeigen DTI-Karten der Mittleren Diffusivitdt MD
[mm?/s] (a), der Fraktionellen Anisotropie des Diffusionstensors FAp
(b) und die D-Tensoren als farbkodierte Ellipsoide. (d), (e) und (f)
zeigen IVOF¢-Karten des Mittleren Flussanteils Mf (d), der Frak-
tionellen Anisotropie des Flussanteils FAf und die fs-Tensoren als
farbkodierte Ellipsoide. Die Farben der D- und fs-Tensoren zeigen
die Richtung des Eigenvektors mit dem grofiten Eigenwert an (rot
= links-rechts; griin = anterior-posterior; blau = inferior-superior).
Die meisten Ellipsoide in (f) sind langgestreckt, was bedeutet, dass
J| eroBer ist als f .
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MD [x1073mm?/s] Mf [%]
Cortex Medulla P Cortex Medulla P

DTI |2,7540,28 2,42+0,26 < 0,01 - - -
IVIM |1,78 40,10 1,7640,09 0,17 || 28,6455 20,6457 < 0,01
IVIMp | 1,8240,10 1,8440,09 0,03 || 28,04£5,5 19,0457 < 0,01
IVOF; | 1,8040,10 1,79+0,08 0,10 | 28,4456 20,0+57 <0,01

FAp FA;
Cortex Medulla P Cortex Medulla P

DTI |0,2140,03 0,314+0,07 < 0,01 - - -
IVIM : _ - : - .
IVIMp | 0,21 40,03 0,3240,07 < 0,01 - - -
IVOF; | 0,1240,02 0,22+0,06 < 0,01 || 0,214£0,05 0,41+0,15 < 0,01

Tabelle 3: Mittelwerte + Standardabweichung fiir MD, Mf, FAp und FA¢ in allen
Probanden bei Anwendung der unterschiedlichen Diffusionsmodelle. P-
Werte stehen fiir den Unterschied zwischen Cortex und Medulla.
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Abbildung 21: Anteil der Voxel, die im Vergleich zu DTI, IVIM und IVIMp bes-
ser, gleich gut oder schlechter durch das IVOF; Modell beschrieben
werden. Bei einem Unterschied des AICc von mehr als 2 wird an-
genommen, dass das Modell mit niedrigerem AICc die Daten besser
beschreibt. Bei einem AICc Unterschied kleiner als 2 werden bei-
de Modelle als gleich gut eingestuft. Symbole zeigen die Mittelwerte
iiber alle ROI aller Probanden. Die Fehlerbalken markieren den maxi-
malen/minimalen Prozentsatz von Voxeln innerhalb einer Kategorie,
der bei einem einzelnen Probanden erreicht wurde.

5.2 Diffusionsbildgebung mit verschiedenen m; - Werten

5.2.1 Gradientenschema zur Diffusionsgewichtung

Das implementierte Gradientenschema wies geringfiigige Ungenauigkeiten auf. Bei
VergroBerung von my und konstant eingestelltem b-Wert zeigte sich ein leichter,
kontinuierlicher Abfall des tatséchlich erzeugten b-Werts. Der eingestellte b-Wert
250 s/mm? varilerte zwischen 250s/mm? (m; = 0) und 241s/mm? (Mg mes). Der
tatséichliche b-Wert bei einer Einstellung von 600 s/mm? senkte sich von 599 s/mm?
(m1 = 0) auf 577s/mm? (M1 e, ). Beim Fitten der Parameter (D-Tensor, f, ), 51)
wurden die tatsédchlichen b-Werte verwendet. Die Gesamtdauer fiir das Anlegen der
Diffusionsgradienten (Beginn 1. Diffusionsgradient bis Ende 3. Diffusionsgradient)
betrug 52,78 ms fiir m; = 0 und 40,56 ms bei M yaq-

5.2.2 Vergleich von FE, FC und kohdrentem Flussmodell

Das Signal bei Diffusionsgradienten parallel und senkrecht zur grofiten Hauptachse
des Diffusionstensors ist exemplarisch fiir ein Voxel in Abb. 23 dargestellt. Ist der

Diffusionsgradient parallel zur gréfiten Hauptachse angelegt, fallt das Signal mit stei-
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Abbildung 22: MD, Mf und FAp in den verschiedenen Diffusionsmodellen. Gezeigt
sind Mittelwert + Standardabweichung fiir jeden Parameter bei je-
dem Modell, dass diesen Parameter enthélt. Bei groflen Unterschie-
den zwischen den Modellen (Cohen’s d > 0,8) ist d angegeben.
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gendem m; deutlich ab. Bei Gradienten senkrecht zur gréfiten Hauptachse dndert

sich das Signal in Abhéngigkeit von m; hingegen kaum.

_ 2 _ s
06 5 b =250 s/mm e b__6?? E/fn_nf__x__
Xy X o == % 9>800 x X X * X - X‘X
< S Lt 0.25
0.5, x
O _____
@ ————
wn X X
0.4 L
i X
0.3 ‘ ‘ 0.1 : :
0 05 ! 0 0.5 ]
ym /7 [s/mm] ym, /7 [s/mm]

Abbildung 23: Aufgenommene Datenpunkte (X) und Fit des kohérenten Flussmo-
dells (durchgezogene Linie) fiir verschiedene m; in einem Medulla-
Voxel, aufgetragen bei eingestellten b-Werten von 250s/mm? (links)
und 600s/mm? (rechts). Dargestellt sind Datenpunkte fiir Diffu-
sionsgradienten die nahezu parallel (rot, # = 12°) und senkrecht
(blau, 6 > 80°) zur grofiten Hauptachse des Diffusionstensors lie-
gen. Fiir den Fit wurden die Daten von beiden b-Werten, allen
Diffusiongradienten-Richtungen und allen m; verwendet (nicht al-
le dargestellt). Der b-Wert ist leicht verringert je grofer mq ist (siehe
Text). Gestrichelte Linien zeigen den erwarteten Verlauf fiir komplett
inkohérenten Fluss, d.h. wenn g = 8, = 0 wire. Bei einem b-Wert
von 250 s/mm? wird ein kleineres maximales Gradientenmoment m;
erreicht, als bei b = 600s/mm?.

Abb. 24 zeigt die verschiedenen Parameter des IVIMp Modells, aufgenommen
mit bewegungskompensiertem Gradientenschema FC, maximaler Bewegungsemp-
findlichkeit FE und kohérentem Flussmodell.

Beim Vergleich der FE-Daten und der FC-Daten zeigt sich kein signifikanter Un-
terschied bei der mittleren Diffusion MD. Dagegen ist der Flussanteil f signifikant
unterschiedlich zwischen der FE- und FC-Messung in Cortex (Py < 0.05), aber nicht
in Medulla. Die Eigenwerte des Diffusionstensors unterscheiden sich zum Teil signi-
fikant in Cortex (Py, < 0.05, Py, n.s., Py, < 0.05) und Medulla (P, < 0.05, P,
n.s., Py, < 0.05). Ebenso ist die Fraktionelle Anisotropie des Diffusionstensors FAp
signifikant verschieden in Cortex (Pra < 0.05) und Medulla (Ppa < 0.05).

Insgesamt gibt es also signifikante Unterschiede zwischen der FE- und FC-Messung

bei den Parametern, die nur mit richtungsabhéngigen Messung erfasst werden kon-
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nen (Eigenwerte und FA des Diffusionstensors). Von den Parametern fiir die eine
Unterscheidung der Diffusionsrichtung nicht nétig ist (MD, f), zeigt lediglich f in
Cortex einen signifikanten Unterschied zwischen FE und FC.

Die Standardabweichung aller direkt gefitteten Parameter (A1, Ay, A3, f;) ist beim
koharenten Flussmodell vergleichbar oder kleiner als bei der FE- und FC-Auswertung.

Die Faktoren | und 3, des kohdrenten Flussmodells sind in Abb. 25 gezeigt.
Sowohl im Cortex, als auch in der Medulla ist 3 signifikant gréfer als Null. Das
Signal verliert also in beiden Gewebetypen deutlich an Signal, wenn my erhéht wird
und der Diffusionsgradient in Richtung der grofiten Hauptachse des Diffusionstensors
zeigt. Senkrecht zur grofiten Hauptachse des Diffusionstensors hingegen zeigt sich
kein signifikanter Signalabfall, wenn m; erhoht wird. [, ist nicht signifikant von

Null verschieden.
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Abbildung 24: Mittelwert + Standardabweichung aller Probanden bei der Auswer-

tung mit m; = 0 (FC, leere Kreise), m1 max (FE, gefiillte Kreise) und
allen my (kohédrentes Flussmodell, gefiillte Rauten). Oben: Mittlere
Diffusion MD und Eigenwerte A;, A2, A3 (absteigende Reihenfolge)
des Diffusionstensors. Mitte: Fraktionelle Anisotropie FAp des Dif-
fusionstensors. Unten: Flussanteil f (fiir das kohérente Flussmodell:
inkohérenter Flussanteil f;).
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Abbildung 25: Mittelwert + Standardabweichung von 3 und 3, aller Probanden
in Cortex und Medulla. Die Komponente f| parallel zur gréfiten
Hauptachse des Diffusionstensors ist in Cortex und Medulla deutlich
grofer als Null. 8, senkrecht zum Diffusionstensor ist kleiner als 3
und nicht signifikant verschieden von Null.

5.3 Vergleich von EPI und TSE fiir diffusionsgewichtete
Bildgebung

5.3.1 Bildqualitat

Die TSE Bilder zeigten bei keinem der Probanden sichtbare Verzerrungen. Bei drei
Probanden war mindestens eine der beiden Nieren stark verzerrt, sodass das Nieren-
parenchym an mindestens einer Stelle um mindestens 50 Prozent schmaler erscheint.
Bei allen anderen Probanden zeigten sich bei den EPI Bildern leichte Verzerrungen,
durch die das Nierenparenchym weniger als 50 Prozent verschmaélert erschien. Die
TSE Bilder erschienen deutlich unschérfer als die EPI Bilder. Dabei variierte die
augenscheinliche Unschérfe der TSE Bilder zwischen den Probanden und zwischen
einzelnen b-Werten bzw. Diffusionsrichtungen innerhalb eines Probanden. Die EPI
Bilder zeigten ein deutlich hoheres SNR (SNRgpr = 23,0 £ 7,9; Bereich: 14,8 bis
36,4) als die TSE Bilder (SNRrsg = 14,742, 8; Bereich: 11,1 bis 19,2). Abb. 26 zeigt
exemplarisch Ty-gewichtete Bilder (b = 0s/mm?) von einem Probanden. Bei EPT ist
eine Niere am Rand verzerrt. Bei TSE erscheinen beide Nieren unverzerrt, aber auch
etwas unschérfer als bei EPI. Ebenso wie die diffusionsgewichteten Bilder erscheinen
die IVIM und DTI Parameterkarten der EPI Aufnahmen verzerrt, wiahrend sie bei

den TSE Aufnahmen artefakt- und verzerrungsfrei sind.
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Abbildung 26: Th-gewichtetes TSE und EPI Bild (b = 0s/mm?). Das EPI Bild zeigt
starke Verzerrungen (Pfeile), die auf dem TSE Bild nicht zu sehen
sind. Das TSE Bild ist unschérfer als das EPI Bild.

5.3.2 DTl und IVIM

In Abb. 27 sind IVIM Parameterkarten (MD, f) des gleichen Probanden wie in
Abb. 26 zu sehen. Die Absolutwerte fiir MD im Parenchym sind auf diesen Karten
dhnlich fiir TSE und EPIL. f erscheint an einigen Stellen im Parenchym bei TSE
etwas hoher als bei EPIL. Im Nierenbecken, wo sich vor allem die versorgenden Geféfle
befinden, ist f hingegen bei EPI gréfler als bei TSE.

In Abb. 28 sind die DTI Parameterkarten (MD, FAp) und farblich kodiert die
Hauptrichtung der Diffusion fiir den gleichen Probanden abgebildet. MD ist im Nie-
renparenchym bei TSE und EPI sehr dhnlich, wiahrend MD im Nierenbecken hoher
bei EPI als bei TSE ist. FAp ist auf den TSE Bilder insgesamt niedriger als auf
den EPI Bildern. Trotzdem zeigt sich bei EPI und TSE die gleiche Struktur auf den
FAp Karten. Die Hauptrichtung der Diffusion ist bei EPI und TSE sehr dhnlich im
Nierenparenchym und weicht nur an den Stellen voneinander ab, wo die EPI Bilder

verzerrt sind.

MD [x10 3mm?/s] f

Cortex Medulla Cortex Medulla
EPI 1,93+0,12 1,93+£0,13 | 0,15+0,06 0,13£0,05
TSE 1,854+0,04 1,890+0,10 | 0,20+0,03 0,16 £0,05
P 0,11 0,38 0,08 0,30

IVIM

Tabelle 4: Mittelwert + Standardabweichung der IVIM Parameter MD und f in
Cortex und Medulla. P-Werte stehen fiir den Unterschied zwischen EPI
und TSE. Bei keinem der Parameter gibt es einen statistisch signifikanten
Unterschied zwischen EPI und TSE.
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Abbildung 27: IVIM Parameterkarten aufgenommen mit TSE (links) und EPI
(rechts), gleicher Bildausschnitt wie in Abb. 26. Oben: Mittlere Dif-
fusivitiit MD [mm?/s]. Unten: Flussanteil f.

Ein Vergleich der IVIM Parameter bei TSE und EPI ist in Tab. 4 gegeben. Da-
bei gibt es keine statistisch signifikanten Unterschiede zwischen den EPI und TSE
Aufnahmen. f ist allerdings bei TSE tendenziell etwas hoher als bei EPI.

Tab. 5 zeigt die statistische Auswertung der DTT Parameter. MD ist nicht signifi-
kant verschieden zwischen TSE und EPI, aber FAp ist bei TSE signifikant niedriger
als bei EPI (P < 0,05). Trotzdem fanden sich sowohl bei EPI, als auch bei TSE
signifikante Unterschiede zwischen FAp in der Medulla und im Cortex (P < 0, 05).
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Abbildung 28: DTI Parameterkarten aufgenommen mit TSE (links) und EPI
(rechts), gleicher Bildausschnitt wie in Abb. 26. Oben: Mittlere Dif-
fusivitit MD [mm?/s]. Mitte: Fraktionelle Anisotropie des Diffusi-
onstensors FAp. Unten: Hauptrichtung des Diffusionstensors farblich
kodiert und mit FAp gewichtet (rot = links-rechts; griin = anterior-
posterior; blau = inferior-superior). Alle Karten zeigen #hnliche Mus-
ter bei TSE und EPI.
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MD [x10"3mm?/s] FAp

Cortex Medulla Cortex Medulla
EPI |2,39+0,21 2,394+0,26 | 0,13+0,02 0,33+0,07
TSE | 2,48+£0,16 2,424+0,16 | 0,10£0,01 0,23 4+0,05
P 0,16 0,81 < 0,05 < 0,05

DTI

Tabelle 5: Mittelwert + Standardabweichung der DTI Parameter MD und FAp in
Cortex und Medulla. P-Werte stehen fiir den Unterschied zwischen EPI
und TSE. FAp ist sowohl im Cortex, als auch in der Medulla signifikant
niedriger bei TSE als bei EPI. MD ist nicht signifikant unterschiedlich

zwischen EPI und TSE.
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6 Diskussion

6.1 Intravoxel gerichteter Fluss - Bildgebung

Ein neues Diffusionsmodell mit dem Namen Intravoxel gerichteter Fluss IVOF wurde
vorgestellt, das neben der Anisotropie von Diffusion auch die potentielle Anisotro-
pie des Flusssignals beriicksichtigt. Das IVOF Modell mit vereinfachtem f,-Tensor
(IVOF¢) wurde auf diffusionsgewichtete Bilder der menschlichen Niere angewendet
und mit gewohnlichem DTI, gewohnlichem IVIM, sowie IVIM mit einem D-Tensor
und skalarem Flussanteil f (IVIMp) verglichen. Das IVOF¢ Modell beschreibt die
Daten besser als gewohnliches DTI, gewohnliches IVIM und IVIMp,.

Wie gut das IVOF; Modell im Vergleich zu den anderen Diffusionsmodellen ge-
eignet ist die diffusionsgewichteten Daten zu beschreiben, héngt stark von der Bild-
qualitét ab. Diese kann durch Signalausfall [102] oder niedriges SNR, beeintréichtigt
sein. Lemke et al. geben an, dass ein kritisches SNR von wenigstens 8 notig ist, um
das IVIM Modell zuverléssig fitten zu kénnen [65]. In dieser Arbeit war das SNR
bei allen Probanden deutlich iiber diesem kritischen SNR. Im Allgemeinen wird bei
niedrigem SNR ein Modell bevorzugt, dass weniger Parameter besitzt, weil ein sol-
ches Modell in der Regel stabilere Ergebnisse liefert. In dieser Arbeit ist IVOF; im
Vergleich zu IVIMp, iiberlegen. Selbst bei niedrigem SNR ist IVOF; wenigstens ge-
nauso gut wie IVIMp. Dies bestétigt, dass der Fluss in der Niere tatséchlich gerichtet
ist, wie bereits Notohamiprodjo et al. zeigten [74].

Die Stabilitéat der gefitteten Parameter héngt bei verrauschten Daten von der Fit-
Methode und den verwendeten b-Werten ab. Die b-Werte in dieser Arbeit wurden
so gewahlt, dass f, moglichst exakt bestimmt werden kann, um zu unterscheiden,
ob f, eine Richtungsabhéngigkeit besitzt oder nicht. Bei einer Messung mit ande-
ren b-Werten konnte das AICc ein anderes Diffusionsmodell als iiberlegenes Modell
herausstellen. Mit den hier verwendeten b-Werten war es nicht moglich den Pseudo-
Diffusionskoeffizienten D* zu bestimmen.

Histologisch zeigen sich in der Niere gleichméflig ausgerichtete Gefafle und Nie-
renkanélchen. Besonders in der Medulla zeigen die Diffusionstensoren in die erwar-
tete Richtung, also strahlenférmig vom Nierenbecken weg (siehe Abb. 20). Die hohe
Anisotropie des Flussanteils in der Medulla weist darauf hin, dass der Fluss dort
hauptséchlich parallel zur Hauptrichtung des Diffusionstensors verlduft, aber kaum
senkrecht dazu. Das entspricht den Erwartungen aufgrund der Histologie. Auflerdem

wurde ein niedrigerer FA;-Wert im Cortex als in der Medulla gefunden. Auch das
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entspricht den Erwartungen aufgrund der Histologie, da die Blutgefafie und Nieren-
kanélchen im Cortex stérker verzweigt und gebogen sind, als in der Medulla.

Sowohl im Cortex, als auch in der Medulla ist die mittlere Diffusivitdat MD signi-
fikant hoher, wenn mit dem DTI Modell ausgewertet wird im Vergleich zu IVIM,
IVIMp und IVOF;. Dieser Effekt wurde bereits in anderen Arbeiten beschrieben
und diskutiert [20, 94, 105]. Dariiber hinaus zeigten sich nur bei DTI signifikant
hohere Werte fiir MD im Cortex als in der Medulla. Bei allen anderen Modellen
konnte fiir MD kein signifikanter Unterschied zwischen Cortex und Medulla festge-
stellt werden. IVIM, IVIMp und IVOF; zeigen stattdessen einen signifikant hoheren
Flussanteil Mf im Cortex als in der Medulla. Bei Jin et al. wurden IVIM Auswer-
tungen diffusionsgewichteter Bilder verglichen, die einerseits mit einem reduzierten
FOV und andererseits mit einem kompletten FOV aufgenommen wurden [43]. Fir
den ADC (entspricht MD bei DTT in dieser Arbeit) und Mf (IVIM) wurden dort
ebenfalls hohere Werte im Cortex als in der Medulla ermittelt. Im Gegensatz zu den
Ergebnissen in dieser Arbeit fanden Jin et al. auch mit IVIM héhere Werte fiir MD
im Cortex als in der Medulla [43].

Die Einfiithrung eines richtungsabhéngigen Flussanteils in IVOF; fiithrt zu einer
starken Reduzierung der Fraktionellen Anisotropie der Diffusion FAp gegeniiber
DTI und IVIMp. Dabei ist MD bei IVIM, IVIMp und IVOF; sehr dhnlich. Das
kann dadurch erkldrt werden, dass die Anisotropie der diffusionsgewichteten Daten
zumindest teilweise durch Fluss hervorgerufen wird. Der Mittlere Flussanteil Mf ist
bei IVIM, IVIMp und IVOF; dhnlich und &ndert sich nicht wenn D oder f mit Hilfe
eines Tensors anstelle eines Skalars beschrieben wird.

Diffusionsparameter der Niere nach langerem Verzicht auf Fliissigkeit und nach-
dem viel Wasser getrunken wurde, sind von Sigmund et al. untersucht worden [94].
Unterschiedliche Aufnahmeparameter und die Anwendung eines Atem-Triggers fiir
DTTI der Niere wurden von Kataoka et al. erforscht [50]. MD ist bei DTI in diesen
anderen Veroffentlichungen [43, 50, 94] etwas niedriger als in dieser Arbeit. Jero-
me et al. verglichen IVIM Parameter der Niere, die mit und ohne Atem-Navigator
aufgenommen wurden [40]. Im Vergleich zu Jerome et al. und Jin et al. wurden in
dieser Arbeit mit dem IVIM Modell hohere Werte fiir Mf gemessen [40, 43]. Das
liegt daran, dass die Aufnahmen in dieser Arbeit auf einen Zeitpunkt mit hohem
Blutfluss in der Niere getriggert wurden. Wittsack et al. ermittelten mit IVIM den
Flussanteil des Signals in Abhéngigkeit vom Blutfluss in der Nierenarterie [105]. Sie
fanden heraus, dass der Flussanteil bei starkem Blutfluss erhoht ist, was wiederum

zu erhohten Werten fiir MD bei der mono-exponentiellen DTT Auswertung fiihrt.
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Das erkldart den Unterschied von MD (DTI) und MF (IVIM) in dieser Arbeit im
Vergleich zu den genannten anderen Studien. MD bei IVIM ist vergleichbar mit
den Ergebnissen anderer Veroffentlichungen [43, 94]. FAp in dieser Arbeit stimmt
ebenfalls mit fritheren Studien iiberein [94].

Niedrigeres FAp bei IVOF; gegeniiber DTT und IVIMp weist darauf hin, dass die
Anisotropie der Diffusion bei DTT und IVIMp teilweise durch Anisotropie im Fluss

erklart werden kann.

Limitationen
Die hier dargestellte Untersuchung des IVOF; Modells hat einige Einschrankungen.
Es wurde angenommen, dass der Eigenvektor des grofiten Eigenwerts von D-Tensor
und vereinfachtem fg-Tensor in die gleiche Richtung zeigen und dass der fs-Tensor
zylindersymmetrisch ist. Ein freier Fit des fs-Tensors ohne diese Einschriankungen ist
wiinschenswert. Dazu wére allerdings auflerordentlich gute Bildqualitdat mit hohem
SNR und sehr wenigen Artefakten notig, was in dieser Arbeit nicht erreicht werden
konnte.

Des Weiteren wurde, wie in anderen Studien [94], angenommen, dass das Signal
der flieBenden Spins bei b > 200 s/mm? vernachlissigt werden kann. Falls jedoch das

2 noch signifikant zum Gesamtsignal

Signal der flieBenden Spins bei b = 200s/mm
beitragt und falls D* anisotrop sein sollte, dann konnte das einen dhnlichen Effekt
wie ein anisotropes fs in den Daten hervorrufen. Die Werte fiir D* im Nierengewebe
variieren in der Literatur bei Jerome et al., Sigmund et al. und Wittsack et al. zwi-
schen 9,7 x 1072 mm?/s und 41 x 107> mm?/s [40, 94, 105]. Bei diesen Werten tragen
die flielenden Spins aber nicht signifikant zum Signal bei b > 200s/mm? bei. Um D*
zuverlissig zu bestimmen, sind b-Werte im Bereich 0 < b < 200s/mm? nétig. Da fiir
diese Arbeit keine b-Werte in diesem Bereich gemessen wurden, kann keine Aussage
iiber den absoluten Wert und eine mogliche Anisotropie von D* gemacht werden.
Eine richtungsabhéngige IVIM Analyse an gesunden Nieren konnte nachweisen, dass
D* in der Niere offenbar ebenfalls anisotrop ist [75].

Es sollte beachtet werden, dass sich anisotropes f; und anisotropes D* in ihrer
physiologischen Bedeutung unterscheiden. D* korreliert mit der Flussgeschwindig-
keit, wihrend f; von der Dichte der Kapillaren bzw. Nierenkanélchen abhéngt [59]
(siehe auch Kapitel 4.1). Anisotropes D* entsteht demzufolge, wenn sich die mitt-
lere Flussgeschwindigkeit in verschiedene Richtungen unterscheidet. Anisotropes f;
entsteht hingegen, wenn die Blutgefafie und Nierenkanélchen nicht rdumlich gleich-

méfig verteilt sind, sondern sich bevorzugt parallel zu einer Richtung orientieren.
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Abdullah et al. [1] konnten zeigen, dass in geordnetem Gewebe mit strukturierter
Durchblutung sowohl f,, als auch D* richtungsabhéngig ist. Es erscheint plausibel,
dass anisotropes fs; und anisotropes D* sich in einer diffusionsgewichteten Messung
gegenseitig beeinflussen. Ubereinstimmend mit Notohamiprodjo et al. [74] wurde in

dieser Arbeit festgestellt, dass f, anisotrop ist.

Klinische Anwendung

Ein diagnostischer Nutzen des IVOF Modells ist bei der Unterscheidung von Nie-
rentumoren denkbar oder fiir ein besseres Verstédndnis von Nierenversagen. In die-
ser Arbeit wurden nur gesunde Probanden untersucht, sodass nicht belegt werden
kann, inwieweit die Parameter des Modells durch Krankheiten oder Tumore beein-
flusst werden. Bisherige Studien konnten nicht zweifelsfrei klaren, ob es mit einem
einfachen mono-exponentiellen Diffusionsmodell moglich, ist gutartige von bdosar-
tigen Lésionen in der Niere zu unterscheiden [23, 58, 81, 92]. Die Ergebnisse von
Bourne et al. [13] legen nahe, dass ein Diffusionsmodell mit guter AICc-Einstufung
tatséchlich niitzlich ist, um Krebs zu diagnostizieren. Sie haben heraus gefunden,
dass ein bi-exponentielles Modell und ein Kurtosis-Modell in der Prostata eine gute
AlICc-Einstufung hatten und auf Parameterkarten von beiden Modellen zwischen
Tumor und gesundem Gewebe unterschieden werden konnte. Deshalb besteht die
Aussicht, dass mit dem hier eingefithrten IVOF Modell in Zukunft Nierenldsionen
besser unterschieden werden kénnen. Ungeordnetes Wachstum in Tumoren kénnte
beispielsweise die Anisotropie des fs-Tensors verringern. In mehreren DTI Studi-
en wurde nachgewiesen, dass die Fraktionelle Anisotropie des Diffusionstensors bei
chronischem Nierenversagen oder Nierenversagen nach Transplantation im Vergleich
zu gesunden Nieren reduziert ist [26, 66, 106]. Offenbar gibt es in Nieren, die nicht
richtig funktionieren, eine strukturelle Anderung des Gewebes. Mit dem IVOF Mo-
dells kann hier untersucht werden, inwieweit der Fluss in der Niere davon betroffen
ist.

Dariiber hinaus kann die Kombination des Diffusionstensors mit einem anisotro-
pen sichtbaren Flussanteil auch in anderen Organen als der Niere hilfreich sein.
Scott et al. [90] zeigten, dass FAp bei DTT im menschlichen Herzen von der Wahl
der b-Werte abhéngt. Sie vermuten, dass die Durchblutung einen Einfluss auf FAp
im Herzen hat. Bei IVIM Auswertungen an Hundeherzen stellte sich heraus, dass
der gemessene Flussanteil wirklich richtungsabhéngig ist [17]. Aufgrund dieser Er-

gebnisse erscheint eine Anwendung des IVOF Modells am Herzen vielversprechend.
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6.2 Diffusionsbildgebung mit verschiedenen m; - Werten

Es wurden diffusionsgewichtete Bilder der menschlichen Niere mit b = 0 s/mm? und
jeweils 10 unterschiedlichen Bewegungsempfindlichkeiten m; bei den b-Werten 250
und 600 s/mm? aufgenommen und ausgewertet. Hiufig wird angenommen, dass der
Fluss bei einer diffusionsgewichteten MR-Aufnahme zeitlich komplett inkohérent ist.
Dann sollte das Signal nur von b abhéngen, aber nicht von m;. Die gefitteten Para-
meter des [IVIMp Modells (MD, Ay, Ao, A3, FA, f) sollten dann fiir die bewegungs-
kompensierte Messung FC und die maximal bewegungsempfindliche Messung FE
gleich sein. Signifikante Unterschiede des Flussanteils in Cortex und der Eigenwerte
des Diffusionstensors zeigen, dass das nicht der Fall ist. Es gibt einen koh&renten
Flussanteil in der Niere, dessen Signal in erster Nidherung quadratisch von m; ab-
héngt. Da nur 3 signifikant grofiter als Null ist, 3, aber nicht, ist anzunehmen, dass
der kohérente Fluss in Richtung der gréfiten Hauptachse des Diffusionstensors aus-
gerichtet ist. Der Signalabfall mit zunehmendem m; () und der Unterschied des
Diffusionskoeffizienten (A1) zwischen FE und FC parallel zur groten Hauptachse
des Diffusionstensors ist in der Medulla stiarker ausgeprégt als im Cortex. Das passt
zur Struktur des Gewebes, das histologisch mehr Anisotropie in der Medulla als im
Cortex aufweist. Senkrecht zur Vorzugsrichtung der Diffusion konnte kein signifikan-
ter Signalabfall bei steigendem m; nachgewiesen werden (3, ). Das ist ebenfalls im
Einklang mit den Erwartungen aufgrund der Anatomie. Eng beieinander liegende
Nierenkanélchen und versorgenden Kapillaren sind allesamt in d&hnliche Richtungen
orientiert, wihrend es senkrecht dazu keine langgestreckten Gefidfle gibt, in denen
zeitlich kohérenter Fluss stattfinden konnten.

Trotz der Rephasierung des kohérenten Flusses zeigen die FC-Daten einen Flussan-
teil f groBer Null. Auch bei Auswertung mit dem kohérenten Flussmodell gibt es
einen Flussanteil f; gréer Null. Das bedeutet, dass ein Teil des Flusses in den Nieren
innerhalb der verwendeten Diffusionszeiten tatséchlich inkohérent verlauft.

Wetscherek et al. erhielten ein dhnliches Ergebnis fiir IVIM in Bauchspeichel-
driise und Leber [103]. Sie verglichen diffusionsgewichtete Aufnahmen, die mit dem
Stejskal-Tanner Schema und mit einem flusskompensierten Diffusionsschema aufge-
nommen wurden. Es zeigte sich, dass bei Diffusionszeiten zwischen 40 ms und 100 ms
der Fluss auch dort teilweise, aber nicht komplett kohédrent ist. Am menschlichen
Gehirn wurden ebenfalls flusskompensierte und nicht-flusskompensierte Aufnahmen
mit einer Diffusionszeit von rund 38 ms miteinander verglichen [2]. Die flusskompen-

sierten Bilder zeigten einen IVIM Flussanteil von nahezu Null, wihrend der Flussan-
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teil der nicht-flusskompensierten Bilder deutlich grofier als Null war. Das Flusssignal
im Gehirn ist bei dieser Diffusionszeit also zum gréfiten Teil kohérent.

Der signifikante Unterschied von f im Cortex zwischen der FE- und FC-Messung
wird durch einen Blick auf Gl. 66 verstéindlich. Wird der Term 3(6) m? in dieser
Gleichung vernachléssigt, dann erscheint jede Vergroflerung von m; wie eine Vergro-
Berung von f; (vorausgesetzt 5(6) > 0).

Fiir die Auswertung mit dem kohérenten Flussmodell wurden 10-mal so viele Da-
tenpunkte (= 10 unterschiedliche m;) verwendet, wie bei der Auswertung der FC-
bzw. FE-Messung (= ein m;). Dadurch haben die gefitteten Parameter beim ko-
hédrenten Flussmodell ein deutlich héheres Signal-zu-Rausch Verhiltnis. So ist die
kleinere Standardabweichung von A1, Ag, A3 und f; beim kohérenten Flussmodell ge-

geniiber der FC- und FE-Auswertung zu verstehen.

Limitationen

Die verwendete Methode zur Untersuchung des Signals bei unterschiedlichen m; und
konstanten b-Werten hat einige Einschriankungen. Zunéchst ist es nicht moglich fiir
das verwendete Gradientenschema eine (effektive) Diffusionszeit wie fiir das Stejskal-
Tanner Diffusionsschema festzulegen [98], weil zwei bipolare Gradienten mit unter-
schiedlicher Gradientendauer (91, d2) und Abstand zwischen den Gradienten (d;, A)
genutzt werden. Aulerdem sind die Diffusionszeiten d; und ds nicht konstant, son-
dern werden bei jeder Verdnderung von m; angepasst. Ahlgren et al. haben eine
Methode vorgeschlagen, mit der ein konstanter b-Wert und unterschiedlichen m,
bei gleichem Abstand und Dauer der Gradienten erzeugt wird [2]. Die Diffusionszei-
ten sind dabei also konstant. Allerdings konnten sie mit diesem Gradientenschema
nur zwei unterschiedliche Werte fiir m; erzeugen (m; = 0 (flusskompensiert) und
my > 0 (nicht-flusskompensiert)). Auerdem haben sie nur b-Werte bis maximal
200s/mm? angewendet. Ziel dieser Arbeit war es mehrere unterschiedliche m; bei
b-Werten groer als 200 s/mm? zu erzeugen. Die hiufig verwendete Hypothese, dass
das Flusssignal in diesem Bereich (b > 200s/mm?) vernachlissigbar klein ist, sollte
iiberpriift werden. Das verwendete Gradientenschema erschien dafiir geeignet, auch
wenn es leichte Verdnderungen der Diffusionszeiten beinhaltet.

Die leichte Verdnderung des b-Werts bei Erhéhung von m; kann durch Ungenau-
igkeiten des verwendeten Newton-Verfahrens zur Bestimmung der Gradientenzeiten
01 und d5 hervorgerufen werden. Andere Niherungsverfahren oder geringere Toleran-
zen des Abbruchkriteriums fiir den verwendeten Algorithmus fithren moglicherweise

zu stabileren b-Werten bei unterschiedlichen mq, wurden aber in dieser Arbeit nicht
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getestet. Fiir die Auswertung der Daten (Fit von f, D-Tensor, 5, 1) wurden je-
doch immer die tatsédchlichen b-Werte verwendet, sodass in dieser Hinsicht keine
systematischen Fehler zu erwarten sind.

In einigen Verdffentlichungen zu Leber, Bauchspeicheldriise und Gehirn wird der
Diffusionskoeffizient des flieBenden Signals fix als Selbstdiffusionskoeffizient von Blut
angenommen [2, 103]. Diese Annahme scheint bei diffusionsgewichteter Bildgebung
der Niere nicht angemessen, weil sowohl Blut, als auch Harn zum flieBenden Si-
gnal beitragen. Der jeweilige Beitrag von Blut und Harn zum Flussanteil, sowie der
Selbstdiffusionskoeffizient des Harns in den Nierenkanilchen miissen bekannt sein,
um eine genaue Abschitzung der Selbstdiffusion des flielenden Signals zu ermog-
lichen. So eine Abschétzung war hier nicht moglich. Deshalb wurde angenommen,
dass der Selbstdiffusionskoeffizient des flieBenden Signals identisch mit dem Diffusi-
onskoeffizient des Gewebes ist, was nicht weiter iiberpriift wurde.

Weiterhin wurde im koh&renten Flussmodell angenommen, dass die Vorzugsrich-
tung des kohérenten Flusses parallel zur grofiten Hauptachse des Diffusionstensors
verlauft und dass dieser Fluss eine Zylindersymmetrie besitzt. Wie bei der Beschrei-
bung des f-Tensors (siche Kapitel 6.1) wire auch hier ein Modell wiinschenswert,
welches keine Vorzugsrichtung des Flusses a priori festlegt und keine Symmetrien
voraussetzt. Um die zusétzlichen Parameter, die dieses Modell hétte, robust bestim-
men zu kénnen, wére allerdings ein deutlich hoheres SNR notig gewesen, als in dieser
Studie erreicht wurde.

Grundsétzlich muss beachtet werden, dass alle Aussagen iiber zeitlich kohédrenten
und inkohérenten Fluss nur in der Niere fiir die hier verwendeten Diffusionszeiten
gelten. Es lassen sich keine Riickschliisse auf das Flusssignal in anderen Organe oder
bei anderen Diffusionszeiten ziehen. Zukiinftige Studien miissen kldren, ob und wie
eine Verdnderung der Diffusionszeiten den kohirenten und inkoh&renten Flussanteil
in der Niere beeinflusst.

Wie in Kapitel 4.2.3 gezeigt wurde, ist der Parameter [ ein Produkt aus dem
kohérenten Flussanteil f; und einem modellabhéngigen Flussparameter o. Aus den
hier gewonnenen Daten kann keine Aussage dariiber gemacht werden, wie grof§ fj
absolut ist oder welches Modell (laminarer Fluss, Pfropfenstromung mit normal-
verteilten Geschwindigkeiten, etc.) den Fluss und damit o am besten beschreibt.
Messungen mit hoheren mi-Werten sind notwendig, um f; absolut bestimmen zu
konnen.

Die Ergebnisse fiir f und FA in Cortex und Medulla aus Kapitel 5.1 sind in gu-

ter Ubereinstimmung mit den Ergebnissen fiir f und FA der FE-Daten in diesem
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Abschnitt. Die Bewegungskodierung von VENC = 0,6mm/s in Kapitel 5.1 fiir
b = 800s/mm? lag hoher als die maximale Bewegungskodierung fiir b = 600 s/mm?
in diesem Abschnitt. Die Messung des f-Tensors beinhaltete also auch eine starke
Dephasierung der kohérent flieBenden Spins, was die dhnlichen Ergebnisse fiir f und
FA erklart. Die mittlere Diffusion MD in Cortex und Medulla war in Kapitel 5.1
etwas niedriger als bei den FE-Daten in diesem Abschnitt. Ursache dafiir konn-
ten die unterschiedlichen Diffusionszeiten in beiden Untersuchungen sein. Weder fiir
das Wirbelstrom-kompensierte Gradientenschema, noch fiir das in diesem Abschnitt
verwendete Gradientenschema kann eine eindeutige Diffusionszeit angegeben wer-
den. Ein Vergleich der Gesamtzeit fiir das Anlegen der Diffusionsgradienten zeigt
aber, dass fiir das Wirbelstrom-kompensierte Gradientenschema zur Bestimmung
des f-Tensors 58,76 ms notig waren, wihrend das Gradientenschema mit maximaler
Bewegungsempfindlichkeit in diesem Abschnitt nur 40,56 ms benotigt. Die effekti-
ve Diffusionszeit in diesem Abschnitt war also kiirzer als bei der Bestimmung des
f-Tensors, was eine Erhohung des Diffusionskoeffizienten verursachen kann (siche
Kapitel 2.3).
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6.3 Vergleich von EPI und TSE fiir diffusionsgewichtete
Bildgebung

Es wurde eine Machbarkeitsstudie durchgefiihrt, bei der gezeigt wurde, dass diffu-
sionsgewichtete TSE Bilder fiir DTI und IVIM Auswertungen geeignet sind. Die
angepasste diffusionsgewichtende TSE Sequenz ist in der Lage die gewiinschten Dif-
fusionsgewichtungen (b-Werte, Gradientenrichtungen) zu erzeugen. Die Absolutwer-
te der IVIM Parameter MD und f, sowie des DTT Parameters MD sind vergleichbar
zwischen TSE und EPI. FAp ist hingegen niedriger bei den TSE Aufnahmen im Ver-
gleich zu EPI. Die Parameterkarten (Abb. 27 und 28) zeigen dabei dhnliche Muster
bei EPI und TSE. Unterschiede in der Hauptdiffusionsrichtung gibt es vor allem an
Stellen, wo die EPI Bilder verzerrt sind.

Starke Verzerrungen in der Ndhe von Magnetfeldinhomogenitéiten sind ein be-
kannter Nachteil von EPI Bildern. In dieser Arbeit ist Gas im Darm hochstwahr-
scheinlich die Quelle fiir Verzerrungen der Niere. Die Peristaltik des Darms wéhrend
der Aufnahme der diffusionsgewichteten Bilder kann dazu fiihren, dass sich das Gas
im Laufe der Aufnahme verschiebt und so unterschiedliche Verzerrungen von Bild
zu Bild entstehen. Dadurch kénnen zusétzliche Artefakte in den Parameterkarten
entstehen. Es wurde gezeigt, dass TSE eine verzerrungsfreie Alternative zu EPI ist,
die fiir DTT und IVIM an der Niere eingesetzt werden kann. Im Bereich des Nieren-
beckens erschienen MD (DTI) und f (IVIM) bei EPI hoher als bei TSE. Das kénnte
daran liegen, dass die TSE Sequenz hohe erste Gradientenmomente m; (siche Ka-
pitel 2.1.5) im Laufe des Echozuges erzeugt. Dadurch wird ein Teil des Flusssignals
bei TSE schon in den ungewichteten Bildern (b = 0s/mm?) dephasiert, wihrend das
Flusssignal auf den ungewichteten EPI Bildern weitgehend erhalten bleibt. Bei DTI
gehen die Messwerte bei b = 0s/mm” in die Berechnung von MD ein. Bei IVIM sind
sie zur Bestimmung von f notwendig. Deshalb sind diese beiden Werte im Bereich
des Nierenbeckens, wo viel Fluss zu erwarten ist, auf den EPI Karten hoher als auf
den TSE Karten.

Die TSE Bilder sind im Allgemeinen unschérfer als die EPI Bilder. Unschérfe in
diffusionsgewichteten TSE Bildern wurde bereits von Sigmund et al. fiir den Kopf be-
schrieben [93]. Dabei nehmen die Autoren an, dass diese Unschérfe durch Tp-Zerfall
des Signals wihrend des relativ langen TSE Echozugs entsteht. Sie konnten diesen
Effekt mit Hilfe einer zusétzlich aufgenommenen 7,-Karte teilweise kompensieren
und das Bild dadurch schérfer machen. Auflerdem stellten sie fest, dass FAp bei
TSE Aufnahmen ohne diese Ty-Korrektur signifikant geringer war als bei EPI. Mit
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der Korrektur waren die Werte fiir FAp bei EPI und TSE vergleichbar. Ts-Zerfall ist
auch ein moglicher Grund fiir signifikant unterschiedliches FAp zwischen EPI und
TSE in dieser Studie. Eine Korrektur des T5-Zerfalls erscheint deshalb auch fiir TSE
DTT an der Niere sinnvoll.

Ein weiterer Grund fiir unschérfere TSE Bilder sind Bewegungen. Obwohl ein
Atem-Trigger fiir die Aufnahmen eingesetzt wurde, erscheinen einige Bilder unschér-
fer als andere. Dies kann durch unterschiedlich starke , Rest“-Bewegung erklért wer-
den, die trotz Atem-Trigger wihrend der Aufnahme auftritt. Eine Verkiirzung des
TSE Echozuges, beispielsweise durch noch hohere Beschleunigung mittels Paralleler
Bildgebung (siehe Kapitel 2.2.3), kann das Risiko fiir Bewegung wéhrend der Auf-
nahme senken. Dies wiirde jedoch auch das SNR der TSE Bilder weiter reduzieren.
Das SNR der TSE Bilder ist aufgrund der verwendeten U-FLARE Sequenz bereits
gering, weil diese Sequenz nur die Hélfte des Signals aufnimmt, um inkohérente Si-
gnaliiberlagerung zu vermeiden [73]. Jin et al. verwendeten SPLICE um das gesamte
Signal einer diffusionsgewichteten TSE Sequenz aufzunehmen [43]. Dadurch wiirde
das SNR theoretisch verbessert werden, aber gleichzeitig wiirde der Echozug verlan-
gert werden und so wiirde der T)-Zerfall und damit die Unschérfe im Bild wieder
verstirkt. In Referenz [43] wird ein Ansatz zur Reduzierung des Bildfeldes gewéhlt,
um den Echozug zu verkiirzen. So konnten die Autoren die Bildqualitiat verbessern,
ohne dass sich die Diffusionsparameter im Vergleich zum normalen Bildfeld &nder-
ten. Ein weiterer Grund fiir das niedrigere SNR der TSE Bilder im Vergleich zu EPI
kann darin liegen, dass fiir die EPI Bilder mehr Echos aufgenommen wurden (siehe
Tab. 2). Eine dichtegewichtete TSE Sequenz wie bei Zeller et al. beschrieben, kénnte
helfen das SNR der TSE Bilder zu erh6hen und schérfere Bilder zu erzeugen [108].

Die Werte fiir MD (DTI), FAp (DTI), MD (IVIM) und f (IVIM) in der hier
vorgestellten Studie sind vergleichbar mit Werten in anderen Veroffentlichungen [11,
18, 43]. Ahnliche farbkodierte Karten der Hauptdiffusionsrichtung (siche Abb. 28)
unterstreichen, dass DTI mit TSE die Hauptrichtung der Diffusion in der Niere
ebenso gut bestimmt wie DTIT mit EPI. Das ist im Einklang mit den Ergebnissen
von Sigmund et al. bei der Anwendung von TSE DTI am Gehirn [93].

Im Gegensatz zu anderen IVIM Studien wurden in dieser Arbeit keine kleinen b-
Werte (0 < b < 200s/mm?) aufgenommen und der Pseudo-Diffusionskoeffizient D*
wurde nicht bestimmt. Die veroffentlichten Werte fiir den Pseudo-Diffusionskoeffizi-
enten schwanken betréchtlich zwischen unterschiedlichen Studien. In der Niere wur-
den Werte fiir D* von 9,7 x 1073 mm? /s bis 41 X 107® mm?/s gefunden [40, 94, 105].

Eine endgiiltige Erklarung fiir diese starken Schwankungen ist noch nicht gefunden.
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Ein Grund kénnte aber sein, dass das verwendete Gradientenschema der Diffusions-
gradienten einen Einfluss auf den gemessenen Pseudo-Diffusionskoeffizienten hat,
wie Wetscherek et al. zeigten [103]. In dieser Arbeit wurden verschiedene Gradien-
tenschemata fiir die Diffusionsgewichtung bei EPI und TSE verwendet. Unter diesen

Umstédnden wére ein Vergleich von D* bei EPI und TSE wenig sinnvoll gewesen.

Limitationen

Ein Nachteil diffusionsgewichteter TSE Aufnahmen ist die Begrenzung durch die
spezifische Absorptionsrate SAR. Wihrend des TSE Echozugs wird fiir jeden Pha-
senkodierschritt ein zusétzlicher HF-Refokussierpuls eingestrahlt. Dadurch wird viel
Energie auf das untersuchte Objekt iibertragen, was wiederum zu relativ langen War-
tezeiten zwischen den Aufnahmen fiithrt. Hochaufgeloste Mehrschicht-Aufnahmen
werden so erschwert. Gleichzeitige Mehrschicht-Aufnahmen [27], Parallele Bildge-
bung [30], oder ein reduziertes Bildfeld [43] konnen dabei helfen SAR zu reduzieren

und hochaufgeloste Mehrschicht-2D-Aufnahmen zu ermdoglichen.
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Diffusionsgewichtete MR-Bilder sind ein wichtiger Bestandteil fiir die klinische Dia-
gnostik verschiedener Pathologien, wie z.B. bei Schlaganfall oder Tumoren. Meis-
tens wird ein mono-exponentielles Diffusionsmodell verwendet und iiber verschiede-
ne Raumrichtungen gemittelt. Der Einfluss von Fluss auf das diffusionsgewichtete
Signal und eine mogliche Richtungsabhéngigkeit werden dabei vernachléssigt. Da-
bei machen Diffusionsmodelle, die mehr Eigenschaften des Signals abbilden, unter
Umsténden eine genauere Diagnostik moglich. Mit DTI wird die Richtungsabhén-
gigkeit der Diffusion erfasst und bei IVIM wird der Beitrag von Fluss zum Signal
beriicksichtigt. Die Niere ist ein stark strukturiertes Organ und weist Anisotropie
in der Diffusion auf. Auflerdem ist die Niere ein sehr gut durchblutetes Organ. DTI
und IVIM beschreiben also unabhéngig voneinander zwei wichtige Aspekte des dif-
fusionsgewichteten Signals in der Niere, ohne dass der Vorteil des jeweils anderen
Modells Beachtung findet.

In dieser Arbeit wurde das Modell IVOF zur umfassenden Beschreibung von Dif-
fusionssignal vorgestellt, bei dem sowohl die Richtungsabhéngigkeit der Diffusion,
als auch das Signal der flieBenden Spins und deren Richtungsabhéngigkeit abgebil-
det wird. Die Vorteile von DTT und IVIM werden also in IVOF vereint und dariiber
hinaus auch die mogliche Anisotropie die Flusssignals beriicksichtigt. Es konnte ge-
zeigt werden, dass dieses Modell das diffusionsgewichtete Signal in der menschlichen
Niere besser beschreibt als die herkommlichen Modelle (DTI und IVIM) und auch
besser als eine Kombination von DTI und IVIM, bei der ein isotroper Flussanteil
des Signals angenommen wird.

Es wurde weiterhin gezeigt, dass selbst wenn der Flussanteil im verwendeten Diffu-
sionsmodell beriicksichtigt wird, der tatsédchlich gemessene Flussanteil in der Niere
von der Art der Messung, d.h. Bewegungsempfindlichkeit des Gradientenschemas
abhéngt. Das bedeutet, dass der mikroskopische Fluss in der Niere nicht, wie haufig
angenommen, komplett zeitlich inkoh&rent ist. Bei Vergleichen von IVIM Studien
an der Niere ist es deshalb notwendig, die Bewegungsempfindlichkeit der jeweiligen
Gradientenschemata zu beriicksichtigen. Wie grof3 das absolute Verhéltnis von ko-
hérent zu inkohérent flieBendem Signal ist, konnte nicht festgestellt werden. Ebenso
wenig konnte die absolute Flussgeschwindigkeit bzw. die Art des Flusses (Laminare
Stromung, Pfropfenstromung, oder andere) ermittelt werden.

TSE hat sich als vielversprechendes, artefaktfreies Verfahren fiir die Aufnahme

diffusionsgewichteter Bilder der Niere gezeigt. Im Vergleich mit dem Standardver-
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fahren EPI wurden &dhnliche Werte der Parameter von DTI und IVIM gefunden.
Abweichungen zwischen EPI und TSE sind vor allem durch die Unschérfe der TSE
Bilder aufgrund von T5-Zerfall zu erkléren. Bis zur klinischen Anwendbarkeit diffu-
sionsgewichteter TSE Bilder bzw. Parameterkarten sind noch einige Weiterentwick-
lungen der Methode nétig. Vor allem sind schérfere TSE Bilder erstrebenswert und
es sollten mehrere Schichten in einer klinisch vertretbaren Zeitspanne aufgenommen
werden, ohne dass dabei die zulédssigen SAR Grenzwerte iiberschritten werden.

Bei allen Untersuchungen in dieser Arbeit handelt es sich um Machbarkeitsstudien.
Daher wurden alle Messungen nur an erwachsenen, gesunden Probanden durchge-
fithrt, um zu zeigen, dass das jeweilige vorgeschlagene Modell zu den Daten passt
bzw. dass die vorgeschlagene Methode prinzipiell funktioniert. Bei welchen Patholo-
gien die hier vorgeschlagenen Methoden und Modelle einen diagnostischen Nutzen
haben, muss in zukiinftigen Studien erforscht werden. Aulerdem wurden keine b-
Werte zwischen 0 und 200s/mm? aufgenommen, bei denen flielende Spins noch
signifikant zum Signal beitragen. Betrachtet man die Ergebnisse der Diffusionsbild-
gebung mit verschiedenen m; in dieser Arbeit, dann ist neben dem b-Wert auch die
Bewegungsempfindlichkeit m; nétig, um das Signal in diesem Bereich korrekt zu
beschreiben.

Alles in allem sollte der Beitrag von Fluss zum diffusionsgewichteten MR-Signal
in der Niere immer beriicksichtigt werden. Die vielféltigen Einfliisse, die unterschied-
liche Parameter auf das Signal von Mikrofluss haben, wurden in dieser Arbeit un-
tersucht und présentieren weiterhin ein spannendes Feld fiir kommende Studien.
Diffusionsgewichtete TSE Sequenzen sind auch fiir die klinische Diagnostik eine po-
tentielle Alternative zu Artefakt-anfilligen EPI Sequenzen. Bis dahin sollten jedoch
die Bildschérfe und Abdeckung der diffusionsgewichteten TSE Sequenz weiter ver-

bessert werden.
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Diffusion-weighted magnetic resonance (MR) imaging plays an important role in
clinical diagnosis of various pathologies, such as stroke or tumors. Oftentimes a
mono-exponential diffusion model is used and multiple diffusion directions are ave-
raged. The potential influence of flow and a possible anisotropy of the signal are then
neglected. Diffusion models that take these properties of the signal into account may
allow a more accurate diagnosis. Diffusion tensor imaging (DTT) captures the direc-
tional dependence of diffusion, while the Intravoxel Incoherent Motion (IVIM) model
accounts for the contribution of flow to the signal. Kidneys are strongly structured
organs and exhibit anisotropic diffusion. Furthermore, kidneys are well perfused or-
gans. DTI and IVIM both describe independently two important features of the
diffusion-weighted signal in the kidneys, but neglect the advantages of the other
model.

The here presented work introduces a comprehensive diffusion model named Intra-
voxel Oriented Flow (IVOF). IVOF includes the possibilities of anisotropic diffusion
and of flow. This way IVOF combines the advantages of DTI and IVIM and fur-
thermore, accredits the possibility of anisotropic flow signal. It was shown that this
model fits diffusion-weighted signal in the human kidney better than the standard
diffusion models DTI and IVIM. IVOF even performs better than a combination of
DTTI and IVIM with an isotropic flow fraction.

Moreover, it was shown that the actually measured flow fraction of the diffusion-
weighted signal in the kidneys depends on the imaging protocol, i.e. on the first
gradient moment m; of the diffusion gradient scheme. This means that the micros-
copic flow in the kidneys is not completely temporally incoherent, in contrast to
what is often assumed. Therefore, a comparison of renal IVIM studies needs to pay
attention to the used gradient schemes and their respective m,. The absolute ratio
of coherent to incoherent flow signal could not be determined in this work and is
subject to future work. The flow profile (whether laminar flow, plug flow or other)
and the mean flow velocity should also be investigated in further studies.

Turbo-Spin-Echo (TSE) proofed to be an artifact-free and promising tool for ac-
quiring diffusion-weighted images of the kidney. Similar DTI and IVIM parame-
ters were found when images where acquired with TSE compared to Echo-Planar
Imaging (EPI). Differences between parameters acquired with EPI and TSE may
be explained by blurring in the TSE images, which is caused by T5-decay. Before

diffusion-weighted TSE images and parameter maps can be used for clinical diagno-
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sis, some further improvements of the method are necessary. Sharper TSE images
are preferable and multiple slices need to be acquired within a clinically reasonable
scan time without exceeding specific absorption rate limits.

All studies described in this work are feasibility studies. For this reason, all mea-
surements were performed on healthy, adult volunteers to show that the proposed
diffusion model fits the data or that the proposed acquisition method works in prin-
ciple. The diagnostic value of the here proposed methods and models should be
investigated in future studies. No b-values between 0 and 200s/mm? were acquired.
In this range, the signal of flowing spins contributes significantly to the total signal.
With regard to the results in this work concerning diffusion-weighted imaging with
multiple first gradient moments it is likely that the b-value is not sufficient to des-
cribe the signal in this regime. The first gradient moment of the diffusion-weighting
gradients may be crucial to describe the signal correctly.

All in all it is important to always consider the contribution of flow to the diffusion-
weighted MR signal in the kidneys. Manifold influences of acquisition parameters to
the signal of micro flow were presented in this work and provide an interesting field
for further research. Diffusion-weighted TSE sequences are a potential alternative to
artifact-prone EPI sequences. However, for clinical application of diffusion-weighted

TSE blurring needs to be reduced and 3-dimensional coverage should be increased.
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