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1. Einleitung

Bosartige Tumoren (Krebs) sind nach den Herz-Kreislauferkrankungen die zweithaufigste
Todesursache in den industrialisierten Landern [1]. Mehr als 25% aller Todesursachen im
Jahr 2007 in Deutschland sind auf bosartige Neubildungen (Tumoren) zurtickzufithren —
der bedeutendsten Todesursache in den mittleren Jahren [2].

Eine Tumorerkrankung kann durch unterschiedliche Verfahren und deren Kombination
behandelt werden (z.B. operatives Entfernen des Tumors, Chemotherapie, Hyperthermie,
Stammzelltherapie, Strahlentherapie). Bei der Strahlentherapie, wird das Tumorgewebe
mit ionisierenden Rontgenstrahlen beschossen und dadurch zerstort. Besondere Sorgfalt
ist bei der sehr komplexen Planung der Bestrahlung geboten, bei der das gesunde
umliegende Gewebe so wenig wie moglich geschiadigt werden soll, die Intensitdt im
Tumor aber hoch genug sein muss, um diesen vollstandig zu zerstoren. Um diese
Bestrahlungsparameter korrekt bestimmen zu konnen, sind einige Informationen iiber
den Tumor, wie z.B. die Einteilung in gutartigen und bosartigen Tumor, Grofe, Position
im Korper, Strahlenresistenz notig. Diese Tumordaten werden zurzeit mit Verfahren der
Computertomographie (CT), Positronen-Emissions-Tomographie (PET), Biopsien und
der Magnet-Resonanz-Tomographie (MRT) gewonnen. Mit diesen Informationen soll
der Tumor eindeutig identifiziert und ein individueller Therapie- und Bestrahlungsplan
ausgearbeitet werden. So kann z.B. ein als hypoxisch! identifizierter Tumor durch
Beatmung mit sauerstoffreichem Gas eventuell besser mit Sauerstoff versorgt werden.
Dies wirkt sich positiv auf die Strahlenempfindlichkeit des Tumors aus und setzt somit
die notige Gesamtdosis an ionisierender Strahlung zur Vernichtung des Tumorgewebes
herab. Ideal ware es, wenn die notigen Parameter zur Tumorklassifizierung nichtinvasiv
und ohne fiir den Organismus schadliche ionisierende Strahlung iiber die MRT bestimmt
werden konnten.

Bis heute sind die Zusammenhénge zwischen den einzelnen Parametern des Mikromilieus,
dem Wachstum und der Strahlenresistenz von Tumoren noch nicht vollstandig geklart.
Die Kenntnis der Abhédngigkeiten dieser Parameter voneinander ist aber ein wichtiger
Schritt zur Entwicklung von effektiveren Therapien und Medikamenten zur Behandlung
von Tumorerkrankungen. Zu diesem Zweck wurde ein multiinstitutionelles Verbund-
projekt, bestehend aus vier Universitaten (Technische Universitdat Dresden, Universitit
Mainz, Technische Universitdat Miinchen und Universitat Wiirzburg), gefordert von der
Deutschen Forschungsgemeinschaft (DFG), ins Leben gerufen [3]. Ziel dieses Projekts
ist die Untersuchung des Zusammenhangs zwischen Tumorhypoxie, Parametern des
Tumormikromilieus und der Strahlensensitivitat. Dazu werden standardisierte humane

IMit Sauerstoff unterversorgt.



1. Einleitung

Xenograft-Tumor-Modelle? mit unterschiedlichen Verfahren in den einzelnen Instituten
untersucht, die Ergebnisse miteinander verglichen und die gemessenen Parameter auf
Korrelationen geprift.

Gegenstand der vorliegenden Arbeit, die Teil dieses Verbundprojekts ist, ist die nichtin-
vasive ortsaufgeloste Messung einzelner radiobiologisch relevanter Parameter in vivo mit
Hilfe der kernmagnetischen Resonanztomographie. Im Vordergrund steht dabei zum
einen die Mikrozirkulation und die davon abhéngende Versorgung mit Sauerstoff und
zum anderen die Tumorhypoxie und -reoxygenierung als prognostisch relevante und
beeinflussbare Faktoren fiir die Strahlentherapie. Diese Parameter sollen nichtinvasiv
erfasst und mit den entsprechenden Daten aus der Histologie, die zurzeit das Standard-
verfahren zur Bestimmung dieser Parameter darstellt, verglichen werden. Dazu wurden
an einem 17.6T-Magnet-Resonanz-Tomographen ein standardisiertes Messprotokoll
mit verschiedenen bildgebenden Messverfahren entwickelt, das an unterschiedlichen
Xenograft-Tumor-Modellen angewendet wurde. Die Umsetzung dieser Untersuchungen
soll letztlich auch auf die klinische Situation am Patienten tibertragen werden.

Ein kritischer Faktor bei der Portierung der am Hochfeld entwickelten Verfahren in
die Klinik ist die Messzeit. Bei den tiblichen klinischen MR-Tomographen mit einer
Feldstarke von 1.5T ist das Signal-zu-Rausch-Verhéaltnis deutlich geringer als bei dem
hier verwendeten 17.6T-Tomographen®. Um die gleiche Qualitit der Messdaten zu
erhalten miissen bei einem klinischen Messprotokoll die Anzahl der Mittelungen erhéht
und/oder die Auflésung in den Bildern herabgesetzt werden. Da jedoch eine moglichst
hohe raumliche Auflésung in den Parametern benétigt wird muss ein Kompromiss
zwischen Messzeit (Anzahl der Mittelungen) und Auflésung eingegangen werden, da dem
Patient maximal eine Verweildauer von ca. einer Stunde in dem Tomographen zugemutet
werden kann. Um den Faktor Zeit etwas zu entschérfen wurde in dieser Arbeit eine neue
Messmethode entwickelt, die es erlaubt zwei MR-Relaxationsparameter in nur einer
Messung von der Dauer einer herkommlichen Relaxations-Messung zu akquirieren. Dazu
wurden die gemessenen Daten nicht wie tiblich iiber analytische Funktionen, sondern
iiber einen eigens implementierten Algorithmus an die Modellfunktion angepasst. Dieses
Messverfahren wurde beziiglich seiner Stabilitdt in verschiedenen Simulationen und
realen Messungen tiberpriift und mit dem Standardmessverfahren verglichen.

In den folgenden Kapiteln werden kurz die physikalischen und biologischen Grundlagen
beschrieben die zum Verstandnis dieser Arbeit notig sind. Kapitel (3) beschreibt die
verwendeten Materialien, das Tiermodell und das etablierte Messprotokoll. In Kapitel
(4) wird dargestellt, wie die Reaktion von Tumoren auf die Atmung von Carbogengas*
ortsaufgelost erfasst werden kann. Die nichtinvasive, quantitative und ortsaufgeloste
Messung der nativen Mikrozirkulation der Tumoren mit Spin-Labeling-Techniken wird
in Kapitel (5) beschrieben. Der Vergleich und die Korrelation der erfassten Parameter
untereinander und mit den Daten aus der Histologie erfolgt dann in Kapitel (6). Die
neue Messmethode zur simultanen Erfassung von zwei Relaxationszeiten wird in Kapitel
(7) beschrieben.

2Humane Tumoren transplantiert auf ein Méuse-Wirtstier.
3Das Signal in der NMR ist proportional zur Magnetfeldstéirke.
4Ein Gemisch aus 95% Sauerstoff und 5% Kohlendioxid



2. Grundlagen

2.1. Physikalische Grundlagen

Die Kernspinresonanz (engl.: Nuclear Magnetic Resonance, NMR, auch kurz MR
genannt) beschreibt die Interaktion nuklearer Spins mit einem externen Magnetfeld. Im
Folgenden wird auf die wesentlichen Aspekte der Kernspinresonanz eingegangen, soweit
sie zum Versténdnis dieser Arbeit notwendig sind [4-7].

2.1.1. Gleichgewichtsmagnetisierung

Ein Atomkern mit ungepaarten Nukleonen besitzt einen nicht verschwindenden inneren
Drehimpuls, den Kernspin I. Aus der Quantenmechanik sind die Eigenwertgleichungen
fir den Kernspin bekannt [8]:

12| Im) = R2I(I+1) | Im)
I, | Im)=hm|Im) (2.1)

Mit dem Kernspin I ist ein magnetisches Moment

—

=~ (2.2)

verbunden, mit v als gyromagnetischem Verhaltnis des betrachteten Atomkerns. Fiir
den Wasserstoft- bzw. Fluorkern gilt:

v 42.58 MHz/T fiir 'H
2 -

~ ] 40.08MHy/1 fir 19F

Die Eigenwertgleichungen (2.1) ergeben ein diskretes Eigenwertspektrum, womit auch
i nach Gleichung (2.2) nur diskrete Werte annehmen kann. Durch Anlegen eines
statischen Magnetfeldes BB spalten die entarteten Energieniveaus der Atomkerne in
(21 +1) Niveaus auf, die von der magnetischen Quantenzahl m indiziert werden. m
kann beim Wasserstoff- und Fluorkern die Werte —1/2 und +1/2 annehmen, mit einer
Energiedifferenz zwischen den Niveaus von:

AE:VﬂBq (2.4)
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Abbildung 2.1.: Prézessions-
bewegung eines Spins in einem
konstanten Magnetfeld.

A 4

Werden Quanten hw genau dieser Energie in das System eingestrahlt, so konnen
Ubergénge zwischen den aufgespaltenen Niveaus induziert werden. Dieses Phéinomen
der resonant induzierten Uberginge bezeichnet man als Kernresonanz (NMR). Durch
Gleichsetzen der Quantenenergie mit der Energiedifferenz der Niveaus erhalt man die
Resonanzfrequenz oder Larmorfrequenz des Spinsystems:

—

By

wo =7 (2.5)
Bei einer Messung beobachtet man jedoch nicht das Moment eines einzelnen Spins,
sondern das einer groffen Zahl identischer Spins, die sich zum Gesamtmoment der Probe
addieren. Es ist also zweckméflig, den Begriff der makroskopischen Magnetisierung M
einzufithren, der das rdaumliche Mittel iiber die Summe der magnetischen Momente ji;
beschreibt:

- 1
M=— (i 2.6
V;/M ( )

Da die einzelnen Momente thermodynamisch miteinander in Wechselwirkung stehen,
muss zur Beschreibung des Systems in der klassischen Néherung die Bolzmann-Statistik
herangezogen werden [9]. Im thermodynamischen Gleichgewicht der Zusténde liefert
diese eine Nettomagnetisierung von [7]

2
L£O7Y h -
= B 2.
kT ~° 2.7)

Mo

mit po als Dichte der Spins in der Probe, T" der absoluten Temperatur und kp der
Bolzmann-Konstanten. Auch bei hohen Magnetfeldstarken bewegt sich der Besetzungs-
unterschied der Niveaus, bezogen auf die Gesamtzahl der Teilchen, lediglich in einer
GroBenordnung von 107°. Im thermodynamischen Gleichgewicht prizediert der Mittel-

wert der Magnetisierung My mit der Larmorfrequenz um die Richtung von By (siehe
Abbildung 2.1).!

IDie Richtung von g() wird {iblicherweise und ohne Beschriankung der Allgemeinheit als z-Richtung
des Koordinatensystems gewéhlt.
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2.1.2. Anregung

Alle Verfahren in der NMR basieren auf einer Messung der in einer Hochfrequenz-Spule
induzierten Spannung aufgrund eines oszillierenden, relaxierenden magnetischen Mo-
mentes. Da im thermischen Gleichgewicht die einzelnen Spins eines Ensembles keine
Phasenkohérenz in der Transversalebene (zy-Ebene) aufweisen und die Longitudinal-
magnetisierung einen statischen Vektor (entlang der z-Achse) darstellt, kann in diesem
Zustand kein Signal detektiert werden. M muss durch eine Storung aus seinem ther-
modynamischen Gleichgewicht ausgelenkt werden. Dies geschieht durch ein weiteres,
senkrecht auf By stehendes Magnetfeld, das mit der Resonanzfrequenz des Systems
oszilliert. In der NMR wird dieses Wechselfeld durch Hochfrequenz-Pulse (HF-Pulse)?
realisiert, die je nach Problemstellung unterschiedliche Gestalt® haben kénnen. Diese
Pulse drehen die Magnetisierung um den Winkel

oz:v/Bl(t)dt (2.8)

Héufig verwendete Pulse sind der 90°-Puls, der ]\Zo in die Transversalebene dreht, und
der 180°-Puls, der die Magnetisierung invertiert.

2.1.3. Relaxation

Nach der Auslenkung relaxiert die Magnetisierung wieder in die Gleichgewichtsposition
parallel zu By zuriick. Dabei spielen zwei Relaxationsmechanismen eine wesentliche
Rolle:

Spin-Gitter-Relaxation
Hierbei handelt es sich um eine Wechselwirkung der Spins mit der Umgebung
(dem "Gitter"). Rotations- und Translationsbewegungen der umgebenden Molekiile
haben fluktuierende Magnetfelder am Ort des angeregten Kernspins zur Folge. Dies
fiihrt zu stimulierten Ubergéingen des Spins, wobei im Mittel mehr Spins von dem
energetisch hoheren Niveau in das niedrigere wechseln als umgekehrt. Dadurch
kommt es zu einer Verringerung des Abstands der Longitudinalmagnetisierung
M, (t) zur Gleichgewichtsmagnetisierung My [10]:
dM,(t) M, — My

pu— 2-
dt T ( 9)

Spontane Uberginge sind bei den betrachteten Frequenzen vernachlissigbar [11].
Die Losung dieser Differenzialgleichung ergibt:

M.(t) = M.(0)e ™™ + My <1 - et/T1> (2.10)

2Als HF-Puls bezeichnet man eine kurzzeitige, hochfrequente, elektromagnetische Einstrahlung.
3Die Frequenz und Phase des Pulses kénnen wihrend der Einstrahlung variiert werden.
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wobei My die Longitudinalmagnetisierung im thermischen Gleichgewicht und
M,(0) den Anteil der Magnetisierung in Richtung By direkt nach der Auslen-
kung darstellen. 77 ist die probenspezifische Zeitkonstante, mit der das System
nach der Anregung relaxiert. Sie liegt bei biologischen Geweben im Bereich von
wenigen Millisekunden bis einigen Sekunden. Aufgrund ihrer Wirkung auf die Lon-
gitudinalmagnetisierung wird diese Relaxation auch als longitudinale Relaxation
bezeichnet.

Spin-Spin-Relaxation
Anders als bei der Spin-Gitter-Relaxation wird bei diesem Relaxationsmechanis-
mus keine Energie mit der Umgebung ausgetauscht. Sie beschreibt den Zerfall
der Transversalmagnetisierung aufgrund eines irreversiblen Entropie-Effektes.
Direkt nach der Drehung der Spins in die Transversalebene verlieren diese auf-
grund von Wechselwirkungen untereinander und Magnetfeldfluktuationen ihre
Phasenkohéarenz. Das Spinsystem dephasiert und verliert dadurch an Transversal-
magnetisierung Mg, (t):
dM oy (1) Mgy

= — 2.11
dt 15 ( )

mit der Losung:
My () = My, (0)e /T2 (2.12)

und Mg, (0) als Magnetisierung nach Beendigung des HF-Pulses. Im biologischen
Gewebe reicht T von einigen Millisekunden bis Sekunden. Allgemein gilt 17 > T5
fur natiirliche Proben [12, 13]. Die exponentielle Beschreibung der transversalen
Relaxation gilt streng genommen nur fiir den Fall, in dem die Wechselwirkungster-
me dieses Zerfalls schwach sind. Dies ist in wassrigen Losungen und biologischem
Gewebe aber immer der Fall [11, 14].

Neben der Spin-Spin-Relaxation gibt es noch eine Reihe anderer Mechanismen, die zum
Zerfall der transversalen Magnetisierung beitragen. Einen bedeutenden Anteil stellt die
Relaxation aufgrund von Magnetfeldinhomogenitaten, die in realen Messungen immer
vorhanden sind, dar.

Laut Maxwell gilt fiir die magnetische Flussdichte B in einem Material mit der spezifi-
schen Suszeptibilitat x,, das einem Magnetfeld der Starke H ausgesetzt ist:

B = 1o (1+xm) H (2.13)

mit o als magnetische Permeabilitit des Vakuums. In einem Voxel? biologischen Ge-
webes sind in der Regel mehrere Substanzen mit unterschiedlichen Suszeptibilitaten
vorhanden. Damit existieren unterschiedliche Magnetfelder in diesem Voxel, was zu einer
beschleunigten Dephasierung der transversalen Magnetisierung aufgrund von intrinsi-
schen Magnetfeldinhomogenitéten fithrt. Auch die Inhomogenitaten des By Feldes iiber
das Probenvolumen tragen zur transversalen Dephasierung bei. Die resultierende Zeit-
konstante 75 des Signalzerfalls setzt sich aus T und einer zusétzlichen Zeitkonstanten

4Ein (in der Regel quaderformiges) Volumenelement der Probe, dessen Signal einen Bildpunkt in der
Magnet-Resonanz-Bildgebung (MRI) darstellt.



2.1. Physikalische Grundlagen

Ty aufgrund der Inhomogenititen zusammen:

L _1.1
s 1o T4
1 ’)/ABO
== 2.14
Ty + 2T ( )

Je hoher das By-Feld ist, desto stérker sind diese Effekte ausgepréigt.

Die in der HF-Spule gemessene, induzierte Spannung resultiert aus der mit der Reso-
nanzfrequenz oszillierenden, transversalen Magnetisierung. Aufgrund der Feldinhomoge-
nitaten empfingt die Spule jedoch keine scharfe Frequenzspitze bei der Larmorfrequenz,
sondern eine Frequenzverteilung um die Resonanzfrequenz. Das gemessene Signal ist
daher eine Uberlagerung von exponentiell abfallenden Sinusschwingungen, das mit der
Zeitkonstanten T3 abklingt. Es wird Free Induction Decay (FID) genannt.

2.1.4. Blochgleichung

Die Bewegung des Magnetisierungsvektors im Magnetfeld lasst sich, unter Berticksichti-
gung der einzelnen Relaxationsmechanismen und der Anregung, durch die empirischen
Bloch-Gleichungen beschreiben [6]:

d]\f;(t) = (wo —w) My (t) - M;st)
dj\ég;(t) = —(wo — w) My (t) +vB1(t) M, (t) — M%Q(t)
df\fl;(t) — S BIM, (1) + M(%—MO (2.15)

Zur Vereinfachung sind die Blochgleichungen im mit der Larmorfrequenz (wp) um go
rotierenden Koordinatensystem angegeben. Der Anregungspuls (Bj(t)) wird hier in
z-Richtung eingestrahlt.

2.1.5. NMR-Tomographie

Das Ziel der Kernspintomographie ist es, Informationen tiber die rdumliche Verteilung
der Atomkerne in einer Probe zu erhalten. Zur ortskodierten Aufnahme des NMR-Signals
wird das homogene, statische Magnetfeld (B}) mit rdumlich konstanten Magnetfeldgra-
dienten tberlagert [15]. Dies fithrt zu unterschiedlichen Resonanzfrequenzen eines Kerns,
je nach Position im Gradienten — das Signal wird frequenzkodiert. Bei der Verwendung
von Gradienten in z-, y- und z-Richtung lasst sich das Signal damit dreidimensio-
nal kodieren. Im Folgenden wird beschrieben, wie eine zweidimensionale, ortskodierte
Aufnahme realisiert werden kann.
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Wird ein Gradient (G) in z-Richtung, parallel zu §0, angelegt, so préizedieren die Spins
entlang dieser Richtung mit unterschiedlichen Frequenzen:

B.(z,t) = By+ 2G (%) (2.16)

mit G, =9B:/9:

w(z,t) =wo +wa(z,t) (2.17)
mit  wg(z,t) =v2G,(t)

Bei geschaltetem G, wird ein hochfrequenter Anregungspuls definierter Bandbreite in
die Probe eingestrahlt. Damit werden nur Spins angeregt, deren Resonanzfrequenz im
Frequenzband des Pulses liegen. Durch eine Offsetfrequenz auf dem HF-Puls kann die
Schicht in z-Richtung verschoben werden; durch dessen Bandbreite und die Gradien-
tenstérke kann die Schichtdicke variiert werden. Aufgrund seiner Funktion wird der
Gradient in z-Richtung auch Schichtselektionsgradient oder Slicegradient genannt.
Das Anlegen eines Gradienten fithrt zu einer zuséatzlichen Dephasierung der Spins, da
das Magnetfeld zwangslaufig inhomogener wird. Diese definierte Dephasierung wird
durch Schalten eines negativen Gradienten nach dem Schichtauswahlgradienten wieder
riickgingig gemacht (rephasiert)?.

Das akquirierte Signal setzt sich aus der Uberlagerung aller Spins in der angeregten
Schicht zusammen®:

s(t) = //dxdyp(a:,y)ew(x’y’t) (2.18)

Dabei entspricht p(x,y) nicht der exakten physikalischen, sondern einer effektiven Spin-
dichte, in die das Bp-Feld, Spuleneigenschaften sowie Materialkonstanten mit eingehen
[7]. Die Phase ¢(z,y,t) hingt von der Uberlagerung von By-Feld und Gradientenfeld
ab.

Das aufzunehmende FID-Signal oszilliert im MHz-Bereich mit der Larmorfrequenz, was
technisch nur sehr schwer exakt aufzuzeichnen ware. In der Praxis werden lediglich die
Differenzen des zu messenden Signals beziiglich der Larmorfrequenz des ungestorten
Systems wp akquiriert. Diese Frequenzen liegen im kHz-Bereich und geben die Ortsko-
dierung wieder. Mit anderen Worten: Das Ortssignal wird aus dem FID demoduliert,
wobei wq die Tragerfrequenz darstellt. Als Folge der Differenzbildung ist es dann auch
physikalisch moglich negative Frequenzen zu messen. Die Phase in Gleichung (2.18)
soll sich im Folgenden nur auf den niederfrequenten, ortskodierenden Anteil des Signals
beziehen. Sie setzt sich bei ruhenden Spins zusammen aus:

(ﬁ(l‘,y,t) = ¢$($7t) + ¢y<y7t)

— v /0 dt Go(t) — 7 /0 dt G, (t) (2.19)

5Die Dephasierung aufgrund von Inhomogenitéiten im statischen Magnetfeld bleibt dabei weiterhin
bestehen.
6Relaxationseffekte seien hier vernachlissigt (d.h. Aufnahmezeit < T5).
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Mit der Substitution

kx:/mdt a0k :/Tydt T a1 (2.20)
0 2w Y 0 2 Y

folgt durch Einsetzen von (2.19) in (2.18):

S(kg, ky) = //dxdy p(x,y)e ke g =i2myky (2.21)

Das gemessene Signal ist also die 2D-Fourier-Transformierte [16] der effektiven Spin-
dichte, die proportional zur gesuchten physikalischen Spindichte ist. Dabei sind x und
y die beiden Raumrichtungen in der angeregten Schicht und 7, bzw. 7, die Schaltzei-
ten der Gradienten G, und G,. Als Bild bezeichnet man den Betrag des komplexen,
fourier-transformierten, ortskodierten Signals.

Um eine Probe ortskodiert aufnehmen zu kénnen, miissen k; und k, den kompletten
Messbereich abdecken. Wie aus Gleichung (2.20) deutlich wird, ist dies durch Variation
der Gradientenstérke G, und/oder der Zeit 7,,, in der die Gradienten anliegen,
moglich.

Bei der Variation von 7, und gleichzeitig konstantem G, spricht man von der Fre-
quenzkodierung. Wahrend der digitalen Aufnahme des Signals (Akquisition) wird ein
Gradient einer konstanten Starke angelegt, wodurch die Spins entlang dieses Gradienten
unterschiedlich schnell priazedieren. Das Signal wird dann zu diskreten, aquidistanten
Zeitpunkten akquiriert, wobei sich die Spins in der angeregten Schicht unterschiedlich
lange in dem Gradienten aufhalten; d.h. k, dndert sich kontinuierlich wéhrend der
Aufnahme. Dieser Gradient wird, da wéhrend seiner Schaltzeit die Daten eingelesen wer-
den, Lesegradient oder Readgradient genannt. Um Bildartefakte durch Reflexionen,
Induktion und Wirbelstréme zu vermeiden wird ein Echo” anstatt des FIDs direkt nach
dem Anregungspuls ausgelesen. Dazu werden zwei Gradienten mit entgegengesetztem
Vorzeichen (De- und Rephasierer) geschaltet, deren Fléchenintegral zur Echomitte null
betragt (siehe Abbildung 2.2).

Umgekehrt ist es moglich, die Schaltzeit 7, festzuhalten und die Gradientenstarke G,
zu variieren, was als Phasenkodierung bezeichnet wird. Vor dem Auslesen des Signals
wird ein Phasenkodiergradient senkrecht zur Richtung des Lesegradienten fiir die
Zeitdauer 7, ein- und wieder ausgeschaltet. Dies fiihrt zu einer ortsabhangigen Pha-
senakkumulation der Spins entlang der y-Richtung. Anders als beim Schichtselektions-
und Lesegradient diirfen diese Spins natiirlich nicht rephasiert werden, da die Ortsinfor-
mation, die in der akkumulierten Phase steckt, sonst verloren geht.

Bei der Akquisition wird jeweils nur eine k-Raumzeile in Leserichtung mit N, diskreten
Datenpunkten aufgenommen. Dabei ist die Phasenkodierung fiir alle N, Datenpunkte
gleich. Danach wird die Schicht erneut angeregt, der Phasenkodiergradient entsprechend
verandert und die nédchste k-Raumzeile aufgenommen. So wird durch sukzessive Erho-
hung von —ky maz bis +ky maz in N, Schritten der komplette k-Raum aufgezeichnet.

7Allerdings nicht mit der gleichen Amplitude des FID, sondern durch Relaxationseffekte gedampft.
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Abbildung 2.2.: Pulssequenz eines Gradientenecho-Experiments. Fiir die schattierten Be-
reiche des Lese- bzw. Schichtselektionsgradienten sind die Bedingungen zur Rephasierung
der Spins erfiillt. Der Phasenkodiergradient nimmt nach jedem akquirierten Phasenschritt
einen anderen Wert an.

Um die Daten vom k-Raum in die Spindichte im Orts-Raum (Bild-Raum) transfor-
mieren zu kénnen, verwendet man die schnelle Fourier-Transformation (Fast Fourier
Transformation, FFT). Diese setzt voraus, dass genau 2" x 2" diskrete Datenpunkte
vorhanden sind. Um dem gerecht zu werden, teilt man den k- und damit auch den
Bild-Raum in N, x N, = 2" x 2" Punkte ein®.

Die Berechnung der Gradienten und der Zusammenhang zwischen k-Raum und Orts-
Raum wird in Anhang A.1 dargestellt.

Im Allgemeinen stimmen die Richtungen der Lese-, Phasen- und Schicht-Kodierung
nicht mit den z-, y- und z-Richtungen des ortsfesten Koordinatensystems iiberein.
In diesem Fall werden die Gradientenstirken durch Drehmatrixoperationen an die
gewlinschte Richtung angepasst. Man bezeichnet die Richtungen daher iiblicherweise
als Lese-, Phasenkodier- und Schichtselektions-Richtung.

Den zeitlichen Ablauf, in dem die einzelnen Gradienten geschaltet werden, bezeichnet
man als Pulssequenz. Dort wird aulerdem festgelegt, wann HF-Pulse eingestrahlt
werden und wann die Akquisition startet. In Abbildung (2.2) ist die Pulssequenz eines
Gradientenecho-Experiments (GE-Experiments) dargestellt. Die Zeit von der Mitte des

8 Alternativ koénnen auch fehlende Datenpunkte mit Nullen bis zur néichsten Zweierpotenz aufgefiillt
werden, was als Zerofilling bezeichnet wird.

10



2.1. Physikalische Grundlagen

HF-Pulses bis zur Echomitte wird als Echozeit Ty bezeichnet. Die Repetitionszeit T
gibt die Zeitdauer an, die fiir die Akquisition eines Phasenschrittes bendtigt wird. Diese
Pulsfolge wird N, mal durchlaufen, bis alle k-Raumzeilen eingelesen wurden.

Spinecho

Beim Spinecho-Experiment (SE-Experiment) wird die komplette longitudinale Magne-
tisierung durch einen 90°-HF-Puls in die transversale Ebene transferiert. Das Signal
relaxiert daraufhin mit der Zerfallskonstanten 75 nach Gleichung (2.14). Der Signal-
verlust aufgrund von lokalen, statischen Magnetfeldinhomogenitaten (73) kann durch
das Einstrahlen eines 180°-HF-Pulses zu einem Zeitpunkt 7z/2 nach dem 90°-Puls
aufgehoben werden. Das Spinensemble rephasiert hierbei, da die Inhomogenitaten auf
die Spins jetzt in entgegengesetzter Richtung wirken. Zu dem Zeitpunkt Tg ist die
Dephasierung durch Magnetfeldinhomogenitéten aufgehoben und es entsteht ein Echo,
das detektiert werden kann. Das Echosignal zerféllt in diesem Experiment nur noch mit
der Spin-Spin-Relaxationszeit? Tb.

RARE

Die Aufnahmedauer fiir ein Spinecho-Experiment ist vergleichsweise hoch, da vor jedem
erneuten 90°-Anregungspuls gewartet werden muss, bis geniigend Léngsmagnetisierung
fiir eine erneute Anregung zur Verfiigung steht. Um die Aufnahmezeit zu verkiirzen,
werden bei der RARE-Sequenz (Rapid Acquisition with Relaxation Enhancement)
[17] durch mehrfaches, dquidistantes Schalten von 180°-HF-Pulsen mehrere Echos, mit
unterschiedlicher Phasenkodierung, aufgenommen. Damit verkiirzt sich die Aufnahme-
dauer um den Faktor der pro Anregung aufgenommenen Echos. Das so akquirierte
Bild weist einen starken T5-Kontrast auf, da die Echosignalstarken mit der Spin-Spin-
Relaxationszeit abnehmen.

FLASH

Die Transferierung der kompletten Lingsmagnetisierung in die transversale Ebene wie
beim SE-Experiment fithrt zu sehr langen Aufnahmezeiten. Ein wesentlich schnelleres
Bildgebungsverfahren auf der Basis des Gradientenechos ist das FLASH-Verfahren (Fast
Low Angle SHot) [18]. Hierbei wird durch kleine Anregungswinkel nur ein Bruchteil der
Léngsmagnetisierung in die Transversalebene geklappt, mit der dann ein Gradientenecho
akquiriert wird. Dadurch steht nach dem HF-Puls noch geniigend Langsmagnetisierung
zur Verfligung um ohne Wartezeit erneut anzuregen und das néchste Gradientenecho
zu akquirieren. Nach einigen HF-Pulsen stellt sich ein Gleichgewicht (Steady-State)
zwischen Abnahme der Langsmagnetisierung durch die Anregung, und Anwachsen der
Langsmagnetisierung aufgrund der Relaxation ein. Im Steady-State befindet sich das

9Bei Vernachlissigung von Diffusionseffekten, die das Signal im Allgemeinen weiter abschwichen.

11



2. Grundlagen

System bei jedem Phasenschritt in dem gleichen Anfangszustand, so dass die einzelnen
Phasenschritte zu einem artefaktfreien Datensatz zusammengefiigt werden kénnen.

2.1.6. Magnetische Suszeptibilitat

Biologisches Gewebe besteht aus Materialien unterschiedlicher magnetischer Suszeptibi-
litdt. Die meisten biologischen und organischen Strukturen sind aus diamagnetischen
Atomen aufgebaut, deren Atomkern kein Nettodrehimpuls besitzt. Durch das statische
Bo-Feld werden die Orbitale der Elektronen leicht gestort, was zu einer Induktion eines
lokalen magnetischen Dipols fiihrt. Dieses Phanomen bezeichnet man als diamagnetische
Suszeptibilitat, womit auch der Effekt der chemischen Verschiebung (siehe Kapitel 2.1.7)
beschrieben werden kann. In einem Material mit der spezifischen Suszeptibilitat x,,
wird eine magnetische Flussdichte B nach Gleichung (2.13) induziert. Dabei wird in
diamagnetischen Materialen (x,, < 0) das Magnetfeld leicht abgeschwécht, wahrend
in paramagnetischen (x,, > 0) bzw. ferromagnetischen (x,, ~ 1) Materialien das Feld
verstarkt wird. An den Grenzflichen dieser Materialen unterschiedlicher Suszeptibilitat
entstehen Magnetfeldinhomogenitéten, deren Starke proportional zum Suszeptibilitéts-
sprung Ay ist:

ABQ = AXBO (2.22)

Geometrische Verzerrung

Mathematisch lésst sich die Wirkung der lokalen Veranderung im statischen Magnetfeld
(ABy) auf das Signal durch die Gleichung

—i27ky (x+AB()7(“’)> _ionk ( +A307(””4/))
e Gr e y\Y Gp (223)

S(kmky) = //dl'dy p(!lj',y)
beschreiben [4]. Hier wurde die lokale Frequenzdifferenz yABy(z,y) in die Gleichung
(2.18) eingesetzt. p(x,y) gibt jetzt nicht mehr die physikalische Spindichte der Probe
wieder, sondern ein durch Artefakte gestortes Bild. Wie sich die Artefakte im Bild
manifestieren, soll nun genauer untersucht werden.

Betrachtet wird ein Bildpunkt (xg,yo), der durch eine Deltafunktion §(z — xg, y — y0)
reprasentiert wird. Die Verteilung dp(x,y) des Punktes im Bild erhélt man durch eine
Fourier-Transformation des Signals s(kz,ky):

AB AB
T p

Der Bildpunkt wird also um den Betrag (ABo(zo,v0)/G,, ABo(z0,%0)/G,) zu seiner physika-
lischen Position verschoben im rekonstruierten Bild abgebildet (Abbildung (2.3)). Die in
dieser Arbeit verwendeten Bildgebungssequenzen verwenden zur Phasenkodierung eine
konstante Schaltzeit 7, bei verschieden stark geschalteten Phasenkodiergradienten G).

12



2.1. Physikalische Grundlagen

Ya
(x,FAB,/G,, y,tABy/G,)
e
———>eo

(Xo» Yo) (x+AB/G,, y,) Abbildung 2.3.: Verschiebungs-
artefakt aufgrund von suszeptibi-
>« litdtsbedingten Feldinhomogeni-

taten.

Daher tritt die Verzerrung nur in Leserichtung auf. In Phasenkodierrichtung ergibt sich
eine lokale Modulation der Spinphasen mit e?72507 die durch Phasendifferenz-Bildung
ausgeglichen werden kann.

Aus Gleichung (2.24) geht hervor, dass die Verschiebung im Ortsraum proportional
zu Xm(z,y)Bo/G, ist. Da das statische By-Feld meist fest vorgegeben ist, sollte zur
Minimierung dieses so genannten Displacement-Artefakts die Starke der Lesegradien-
ten moglichst hoch gewdhlt werden. Bei vorgegebenem FOV!Y muss dann auch die
Bandbreite entsprechend erhoht werden, um das Nyquist-Theorem zu erfiillen (siehe

Gleichung A.5).

Diffusion und Magnetfeldinhomogenititen

Anders als bei den makroskopischen Feldinhomogenitéten, die als statische Magnet-
feldinhomogenitaten behandelt werden kénnen, muss bei den mikroskopischen Inho-
mogenititen die Diffusion beriicksichtigt werden. Von besonderer Bedeutung sind die
mikroskopischen Inhomogenitéten in der funktionellen Bildgebung bei der Bestimmung
der Sauerstoffsattigung des Blutes, da sich die Prozesse des Gasaustausches an den
Kapillaren in dieser Groflenordnung abspielen. Diffundiert ein Spinensemble durch eine
durch Magnetfeldinhomogenitéiten verursachte Frequenzverteilung, so akkumuliert es
eine Phase die abhangig vom Diffusionsweg ist. Da die Spins in einem betrachteten
Voxel durch die Brown’sche Molekularbewegung einen vollig zufélligen Weg durch diese
Verteilung nehmen, akkumulieren sie auch eine zuféllige Phase, die zu einem Verlust
der transversalen Magnetisierung und damit zum Signalverlust fithrt. Die Effekte las-
sen sich beziiglich der Korrelationszeit der Wassermolekiile im Feld der magnetischen
Inhomogenitét (7p) und der rdumlichen Variation der Larmorfrequenz aufgrund der
Feldinhomogenitét (dw) in drei Regime einteilen [19]. Bei raumlich fixierten Inhomo-
genitaten entspricht 7p der Zeit, die ein Teilchen benotigt, um an der Inhomogenitat
vorbeizudiffundieren, und dw entspricht der Larmorfrequenz auf der Oberflache des
magnetischen Partikels, der diese Inhomogenitat verursacht. Fiir einen spharischen

Oenglisch: field of view = Bildfeld, Messfeld
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Partikel ergeben sich folgende Werte [20]:

T = R2/D

(2.25)
dw = 7Bey(R)
mit R als Radius der Kugel, D dem Diffusionskoeffizienten des Wassers und Be, (R)
dem Aquatorialen magnetischen Feld auf der Oberfliche des Partikels. Die drei Regime
sollen im Folgenden genauer betrachtet werden:

Motional Narrowing (dw * 7p < 1)

Die Diffusion ist schnell im Vergleich zur rdumlichen Variation der Feldinhomogeni-
tdten. Durch die schnelle Bewegung der Spins mittelt sich die akkumulierte Phase
beim Durchqueren der durch die Inhomogenitat verursachte Frequenzverteilung
zu einem Mittelwert. Der Spin hélt sich im Mittel genau so lange in Bereichen
hoher wie niedriger Feldstarke auf und erfihrt damit eine Dephasierung, die dem
Mittelwert der Feldinhomogenitat entspricht. Dies fiithrt zu einer Verschmélerung
der Frequenzverteilung des Spinensembles in dem betrachteten Voxel.

Static Dephasing (0w - 7p > 1)

Bei, im Vergleich zu den raumlichen Feldfluktuationen, langsamer Diffusion kann
die Relaxation iiber ein Spinensemble, das sich durch eine statische Verteilung
von linearen Gradienten bewegt, beschrieben werden. Im Grenzfall von vernach-
lassigbarer Diffusion kann die komplette Transversalmagnetisierung durch den
180°-Puls eines Spinecho-Experiments wiederhergestellt werden. Zum Signalverlust
kommt es aber dennoch, da durch die statische Feldverteilung das Signal im Voxel
mit T abfillt (siehe Gleichung 2.14).

Intermediate (0w * 7p ~ 1)

Der Bereich zwischen Static Dephasing und Motional Narrowing Regime ist ana-
lytisch schwer zu beschreiben. Aber gerade in diesem Bereich spielen sich die
Relaxationsprozesse im biologischen Gewebe ab. Um dieses Regime theoretisch
beschreiben zu konnen, wurden numerische Berechnungen, die die Phasenent-
wicklung zuféllig diffundierender Spins in zylindrischen Feldinhomogenitaten
simulieren, durchgefithrt. Damit konnte der Einfluss verschiedener Parameter auf
die Relaxationszeiten untersucht werden [19, 21, 22].

Abbildung (2.4) zeigt das Verhalten der transversalen Relaxation fiir ein Spinecho- bzw.
Gradientenecho-Experiment in Abhéngigkeit von der Diffusion. In dem Fall schneller Dif-
fusion (dw7rp < 1) summiert sich die Phase auf einen Mittelwert, wodurch die Spins nur
langsam dephasieren. Damit zerféllt die transversale Magnetisierung auch nur langsam.
Dieser Effekt wirkt sowohl auf das Spin- als auch das Gradientenecho-Experiment, wo-
durch sich die Relaxationsraten immer weiter annahern. Ist die Diffusionsgeschwindigkeit
klein (dwrp > 1)), kann die Transversalmagnetisierung in einem Spinecho-Experiment
wieder hergestellt werden. Das Gradientenecho-Experiment erfahrt aber durch die
Intra-Voxel-Dephasierung einen Signalverlust. Mit steigender Diffusion mitteln sich die
Phasen immer weiter zu einem gemeinsamen Mittelwert, wodurch die Relaxationsrate
des GE-Experiments mit steigender Diffusionsrate abnimmt. Das SE-Experiment weist
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Abbildung 2.4.: Abhingigkeit der transversalen Relaxationsrate (1/T») von der Diffusi-
onsgeschwindigkeit fiir ein Spinecho- bzw. Gradientenecho-Experiment (SE bzw. GE)
(Logarithmische Auftragung der x-Achse).

bei mittleren Diffusionsraten ein Maximum der Relaxationsrate auf. Hier sind die
Spins noch nicht schnell genug, um durch den Motional-Narrowing-Effekt ausreichend
gemittelt zu werden, aber schon zu schnell, um durch den 180°-Puls refokussiert wer-
den zu kénnen. Obwohl das SE-Experiment seine maximale Relaxationsrate in dem
biologisch interessanten Bereich bei typischen Diffusionsraten von D ~ 10~°cm?/s hat,
ist der Einfluss der Magnetfeldinhomogenitiaten auf die Relaxationsrate R des GE-
Experiments wesentlich stiarker [19]. Aus diesem Grund wurden zur Bestimmung von
Sauerstoffkonzentrationsdnderungen iiber Relaxationszeitmessungen in dieser Arbeit
GE-Sequenzen verwendet.

2.1.7. Chemische Verschiebung

Wire die Resonanzfrequenz eines Atomkerns nur von der Magnetfeldstérke und dem
gyromagnetischen Verhdltnis abhéngig wie in Gleichung (2.5) angegeben, dann enthielte
die NMR-Spektroskopie nur wenig Informationen fiir die Chemie oder Medizin. Kerne
des gleichen Isotops wiirden mit derselben Larmorfrequenz prézedieren, selbst wenn sie
in unterschiedlichen Molekiilen eingebaut sind. Allerdings hangt die Resonanzfrequenz
eines Atomkerns unter anderem von seiner chemischen Umgebung ab, was als chemische
Verschiebung bezeichnet wird [23]. Dabei wird das am Kern herrschende Magnetfeld
durch die umgebenden Elektronen abgeschirmt. Da die Elektronen von Atomkernen
bewegte Ladungen darstellen, ist mit ihnen ein magnetisches Moment verbunden. Dieses
magnetische Moment wirkt dem statischen Magnetfeld By am Ort des Atomkerns
entgegen und schwécht dieses somit ab. Fir das Magnetfeld am Ort des Atomkerns gilt:

B=By(1—0) (2.26)
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mit o als dimensionslose Verschiebungskonstante, die von der chemischen Umgebung,
in der sich der Kern befindet, abhéngt. Die chemische Verschiebung wird relativ zur
Resonanzfrequenz einer Referenzsubstanz in ppm!! angegeben:

§="C5T el oy (2.27)
Vpef

mit vg als Frequenz der untersuchten Substanz und v;..y der Frequenz einer Referenz-
substanz (§ = o x 105). Die Resonanzfrequenz der Referenzsubstanz sollte unabhéingig
von auferen Einflissen (Temperatur, pH-Wert, Eisenkonzentration, Shiftreagenzen, ...)
sein und nur eine, moglichst ausgepragte, Resonanzlinie im Frequenzspektrum fern von
anderen Resonanzlinien, die sonst tiberlappen kénnten, aufweisen. Als Referenzsubstanz,
die diese Anforderungen erfillt, hat sich Tetramethylsilan (TMS) durchgesetzt. TMS be-
steht aus einem zentralen Silicium-Atom (Si) und vier daran gebundenen Methylgruppen
(CH3) und ist chemisch weitgehend inert.

2.1.8. T1-Quantifizierung

Eine Messung der absoluten Tp-Relaxationszeit ist auf unterschiedliche Arten mog-
lich; z.B. durch eine Variation der Repetitionszeit bzw. des Flipwinkels oder durch
ein Saturation-Recovery-Experiment. In der vorliegenden Arbeit wurde die Inversion-
Recovery-Methode (IR-Methode) verwendet, die ein sehr robustes und genaues Verfahren
zur Messung von Tj-Karten darstellt [24].

Beim IR-Experiment wird die longitudinale Gleichgewichts-Magnetisierung (My) durch
einen 180°-Praparationspuls invertiert (—Mp). Die Magnetisierung relaxiert nach Glei-
chung (2.10) wieder zuriick ins thermische Gleichgewicht:

M.(0) = —My

(2.28)
M,(t) = My (1 —2 exp (-t/T1>>
Der jeweilige Wert der longitudinalen Magnetisierung kann durch einen Anregungspuls
zur Zeit T7 nach dem Inversionspuls detektiert werden. So ist es moglich, die Relaxati-
onskurve zu bestimmten Zeitpunkten abzutasten und die 77-Zeit durch eine Anpassung
der Modellfunktion (2.28) an die Messdaten zu berechnen!?. Allerdings muss die Lon-
gitudinalmagnetisierung vor einer erneuten Inversion vollstandig relaxiert sein, um
korrekte T1-Werte zu erhalten'?, was eine Messung nach diesem Prinzip fiir in vivo
Experimente aufgrund des hohen Zeitaufwandes unbrauchbar macht.

Eine Moglichkeit, die IR-Messung zu beschleunigen, stellt die kontinuierliche Abtastung

Henglisch: parts per million = Teile von einer Millionen (él()_ﬁ)
2Der Vorgang des Anpassens von Parametern einer Modellfunktion an die Messdaten wird im

Folgenden auch als fitten und das Ergebnis als Fit bezeichnet.
3Das thermodynamische Gleichgewicht ist nach ca. 5 x T} wieder erreicht.
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Abbildung 2.5.: Schematische Darstellung der Abtastsequenz eines T1-Signalverlaufs.
Nach dem Inversionspuls wird kontinuierlich im Abstand der Repetitionszeit Tk eines
FLASH-Moduls die Ti-Relaxationskurve abgetastet. Nach der Repetitionszeit Tro folgt
der nachste Inversionspuls, nachdem das System in der Zeit Tp in das Gleichgewicht
zurtickgekehrt ist.

des Signals nach dem Inversionspuls mit mehreren FLASH-Modulen'* dar [25-27].
Damit ist es moglich, den kompletten T1-Verlauf mit einer Inversion zu erfassen. Hierbei
relaxiert die Magnetisierung jedoch aufgrund der sukzessiv eingestrahlten Anregungspul-
se der FLASH-Module nicht mehr ungestért nach My, sondern abhéngig von den
Anregungspulswinkeln und der FLASH-Repetitionszeit, gegen einen kleineren Wert M.
In der Arbeit von Deichmann [27] sind die Korrekturen, um den stérenden Einfluss der
Anregungspulse auf die Magnetisierung zu eliminieren, beschrieben. Aber auch hier darf
der nachste Inversionspuls nicht unmittelbar nach dem letzten FLASH-Modul erfolgen,
sondern die Magnetisierung muss zuriick zum Gleichgewicht relaxieren (Abbildung
2.5). Nach diesem Schema wird jede k-Raum Zeile des Bildes aufgenommen. Diese
Sequenz liefert so viele Bilder wie Anzahl an FLASH-Modulen nach einer Inversion
geschaltet wurden. Die Signalintensitat eines Bildes ist proportional zur longitudinalen
Magnetisierung zum Zeitpunkt 77 der Messung. Die akquirierten Daten werden fiir
jeden Bildpunkt der Zeitserie durch einen Drei-Parameter-Fit an die Funktion

M.(t) = A= B exp (~/7) (2.29)

angefittet. Dabei stellt der berechnete Wert 77 die durch die HF-Pulse der FLASH-
Module gestorte T1-Relaxationszeit dar. 77 lasst sich nach [27] aus den Fitparametern
A, B und T} berechnen:

T =T} (B/a—1) (2.30)

MEFLASH-Modul: Anregung mit kleinem Pulswinkel und Auslesen eines Echos.
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2. Grundlagen

Um den Tj-Verlauf fitten zu kénnen, missen die komplexen Messdaten in Realwert-
Bilder mit korrektem Vorzeichen umgerechnet werden. Dazu wurde der Mittelwert der
Phase tiber die letzten drei komplexen Bilder eines Datensatzes gebildet. Von allen
Bilder des Messdatensatz wurde diese Referenzphase abgezogen und der Realwert der
so berechneten Bilder (KorrBilder) zum fitten verwendet:

RefPhase — Mittelwert letzte 3 Bilder

abs (Mittelwert letzte 3 Bilder)
(2.31)

) B alle Bilder
KorrBilder = real (RcfPhase)

Alternativ ist auch ein Fit des Betrages an eine entsprechende Modellfunktion mdoglich;
die Umrechnung des Datensatzes in Realwerte hat sich aber fiir den Fit nach Deichmann
als die stabilere Methode herausgestellt.

Durch die Akquisition mehrerer k-Raum Zeilen des entsprechenden Bildes in einem
FLASH-Modul (segmentierte Aufnahme, siche Anhang A.3) ist es moglich, die Aufnah-
mezeit der Sequenz weiter zu reduzieren.

2.1.9. Tg*—Quantiﬁzierung

Die Messung der T5-Relaxationszeit erfolgt durch eine Gradientenecho-Methode wie
z.B. der FLASH-Sequenz. Wie im Kapitel (2.1.3) beschrieben, zerfillt das Signal eines
FID mit der Zerfallszeit T5. Diese Zerfallskonstante kann durch eine Verlangerung der
Echozeit von einzelnen, aufeinanderfolgenden GE-Experimenten aufgezeichnet werden.
Dabei werden verschiedene Bilder mit unterschiedlichen Echozeiten aufgenommen und
das Signal jedes einzelnen Pixels entlang der Zeitserie mit ansteigender Echozeit an die
Funktion

Sa(t) = A exp (-4/73) (2.32)

gefittet. Eine separate Messung zu den einzelnen Echozeiten ist allerdings sehr zeit-
aufwendig. Mittels der Multi-Gradientenecho-Sequenz (MGE-Sequenz) ist es moglich,
den kompletten 75-Zerfall in einer Messung zu akquirieren. Dazu wurden nach dem
Anregungspuls durch aufeinanderfolgendes De- bzw. Rephasieren des Signals eine Reihe
von Gradientenechos zu unterschiedlichen Zeitpunkten aufgezeichnet (Abbildung 2.6).
In dieser Abbildung sind lediglich die Echos bei positiv geschaltetem Lesegradienten
eingezeichnet. Genau genommen rephasieren die Spins auch in der Mitte des negativ
geschalteten Gradienten. Da durch die Phasendifferenzen zwischen den ,positiven*
und ,negativen® Echos die entstehenden Bilder aber nicht mehr genau deckungsgleich
iibereinander zum Liegen kommen, wurden in dieser Arbeit ausschliefSlich die ,,posi-
tiven“ Echos zur Berechnung der 75-Karten herangezogen. Des Weiteren wurden die
De- und Rephasierer in Dauer und Amplitude identisch (jedoch mit entgegengesetzten
Vorzeichen) geschaltet, um den Einfluss von Wirbelstromartefakten (siche Anhang
A.2) auf die Messung zu minimieren. Durch das symmetrische Schalten der Gradienten
kompensieren sich die Wirbelstromartefakte des Lesegradienten.
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Abbildung 2.6.: Schematische Darstellung des Pulsprogramms einer T35 Multi-
Gradientenecho-Sequenz. Nach dem Anregungspuls werden zu den Zeitpunkten Tgl,
Tr2, usw. Gradientenechos aufgezeichnet, die mit der Zeitkonstanten T5 zerfallen.

Ein weiteres Artefakt, das bei der T5-Messung auftreten kann, entsteht durch den
Einfluss von makroskopischen Hintergrundgradienten auf das Signal [28]. Da ein Voxel
haufig in der Richtung senkrecht zur Messschicht eine grofiere Ausdehnung als in der
Schicht selbst hat, treten diese Effekte in der Regel in Schichtrichtung auf. Diese Hin-
tergrundgradienten fithren zu einer Unterschatzung der Ty -Zeit, die umso gravierender
ist, je dicker die Schicht im Vergleich zum Hintergrundgradienten gewéahlt wird. Durch
eine Korrektur in der Berechnung des T5-Wertes ldsst sich, wie in der Arbeit von
Fernandez-Seara [28] beschrieben, der korrekte Wert berechnen. Bei hinreichend gutem
Shim der Proben und ausreichend diinnen Messschichten ist dieser Effekt allerdings
vernachlassigbar.

2.1.10. Approximationsalgorithmus

Die Relaxationszeitkarten (Relaxationskarten) in dieser Arbeit wurden nach dem
Downhill-Simplex-Verfahren [29], das die kleinsten Fehlerquadrate (y?) zwischen den
Messdaten und einer entsprechenden Modellfunktion (z.B.: Gleichung (2.32) oder
(2.29)) durch Anpassung der Modellparameter (Fitparameter) minimiert!'®, berechnet.
Diese Rechenvorschrift wird im Folgenden auch als Fitalgorithmus bezeichnet. Zur
Generierung der Relaxationskarten wird der Algorithmus einzeln auf die Zeitserie jedes
Bildpunktes des akquirierten Datensatzes angewandt. Zur Verkiirzung der Rechenzeit
wurde der Bilddatensatz zuvor segmentiert, so dass Datenreihen, die nur Rauschen und
kein oder nur ein sehr schwaches Signal enthalten nicht gefittet wurden.

5engl.: least-square-error fit
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2.2. Biologische Grundlagen

In den folgenden Kapiteln wird die Morphologie und Physiologie des Tumors sowie
dessen klinische Behandlung durch Bestrahlung besprochen.

2.2.1. Der Tumor

Die Medizin versteht unter dem Begriff Tumor eine Neubildung von Koérpergewebe
(Neoplasie) durch die Fehlregulation des Zellwachstums. Diese Neubildungen kénnen
gutartig (benigne) oder bosartig (maligne) sein und jegliche Art von Gewebe betreffen.
Maligne Tumoren zeigen invasives und destruierendes Wachstum und koénnen Tochter-
geschwiilste (Metastasen) bilden. Der Tumor besteht neben den neoplastischen Zellen
auch aus Gefafibindegewebe (Tumorstroma), das sich aus normalen Blutgefafien, Binde-
gewebszellen, extrazelluldrer Matrix und infiltrierten Entziindungszellen zusammensetzt.
Das Tumorstroma versorgt die Tumorzellen mit Nahrstoffen und schafft ein Milieu,
das Tumorwachstum erst ermoglicht und fiir bestimmte Tumoren eine notwendige
Voraussetzung fir Invasion und Migration darstellt [30].

Der durch den Blutkreislauf zur Verfligung gestellte Sauerstoft diffundiert lediglich bis
zu einem Abstand von ca. 150pm von den Kapillaren in das umliegende Gewebe [31].
Dies setzt ein strukturiertes Gefasystem zur optimalen Sauerstoffversorgung voraus.
Aufgrund des schnellen Tumorwachstums und der langsamer und unkontrolliert wach-
senden GefaBstruktur wird das Tumorgewebe mit Sauerstoff unterversorgt — der Tumor
wird hypoxisch [31-33]. Dieser Typ der Hypoxie wird chronische Hypoxie genannt. Von
akuter oder perfusions-limitierter Hypoxie spricht man, wenn Blutgefafie aufgrund des
unkoordinierten Tumorwachstums verschlossen sind. Diese Gefafle konnen sich wieder
offnen und den Tumor mit Blut und Sauerstoff versorgen [34]. Der Tumor passt sich
dem verdnderten Mikromilieu an, indem er die Zellteilungsrate herabsetzt und von
der aeroben auf die anaerobe Zellatmung wechselt (Pasteur-Effekt). Ein Nebenprodukt
der anaeroben Glycolyse ist das Laktat, das sich im hypoxischen Tumor anreichert
und dort nachgewiesen werden kann. Allerdings wurden auch Tumore beobachtet, die
trotz ausreichender Sauerstoffversorgung in den energetisch ungiinstigeren! anaero-
ben Glycolysezyklus wechseln (Warburg-Effekt) [35]. Dies verdeutlicht die inter- und
intraindividuelle Heterogenitéat von Tumoren.

2.2.2. Tumorbehandlung

Eine Tumorerkrankung kann durch unterschiedliche Verfahren und deren Kombination
behandelt werden (z.B. operatives Entfernen des Tumors, Chemotherapie, Hyperther-
mie, Stammzelltherapie, ...). In der vorliegenden Arbeit wird hauptséchlich auf die
Strahlentherapie von Tumoren eingegangen, bei der das Tumorgewebe mit ionisie-

16Bei der aeroben Glycolyse entstehen 36 Molekiile ATP, wihrend in der anaeroben Glycolyse lediglich
2 Molekile pro Glukosemolekiil produziert werden.
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render Strahlung beschossen wird. Um dabei das umliegende Gewebe nicht zu stark
zu belasten, wird das betroffene Areal von mehreren Seiten bestrahlt, wobei sich die
Strahlenldufe im Tumor treffen. Die Strahlendosis und der Strahlengang werden in
einem Bestrahlungsplan festgelegt.

Die biologische Wirkung der ionisierenden Strahlung lasst sich in direkte und indirekte
Strahlenwirkung einteilen. Die direkte Strahlenwirkung ist dadurch gekennzeichnet,
dass die Energieabsorption in empfindlichen biologischen Molekiilen direkt erfolgt
(wodurch z.B. DNA-Briiche oder Zerstorung der Zell- oder Kernmembran verursacht
werden). Bei der indirekten Strahlenwirkung entstehen freie Wasserradikale!?, die
das umliegende biologische Gewebe schadigen. Diese indirekte Strahlenwirkung macht
den Hauptwirkanteil der Rontgenstrahlung (60-70%) aus. Je nach Schweregrad der
Schiadigung kann die Zelle den Schaden entweder reparieren oder den Zelltod (Apoptose)
einleiten.

Ziel der Strahlentherapie ist es, das Tumorgewebe so weit zu schiadigen, dass es abstirbt.
Allerdings erschweren einige Figenschaften des Tumors die Behandlung. Zum Einen wird
die Bildung von strahleninduzierten sekundaren Wasserradikalen in hypoxischen Zellen
stark vermindert [31, 36-38]. Zum Anderen wirkt das bei der anaeroben Glykolyse
entstehende Pyruvat als Radikalfanger, was die Wirkung der Bestrahlung herabsetzt
[39]. Folglich ist eine hohere Strahlendosis notig, um die hypoxischen Tumorzellen
abzutoten — diese todliche Strahlendosis kann bis zu einem Faktor von drei im Vergleich
zu normalem Gewebe ansteigen [40]. Auch kénnen Medikamente, die die Therapie
unterstiitzen sollen, aufgrund der unzureichenden Gefafistruktur nur sehr schlecht oder
gar nicht zum Tumor transportiert werden. Es wird daher versucht, die hypoxischen
Tumorareale besser mit Sauerstoff zu versorgen, um die Strahlenempfindlichkeit zu
erhohen. Dies kann durch Gabe von Medikamenten, die die Durchblutung verbessern bzw.
die Sauerstoffkonzentration im Blut erhéhen (z.B. Nitromidazol oder Erythropoetin)
oder durch Beatmung mit sauerstoffreichen Gasen wie reinem Sauerstoff oder Carbogen'®
erfolgen [41].

17Spaltung des Wassermolekiils in die Radikale HT und OH™.
18Bine Gasmischung aus 95% Sauerstoff und 5% Kohlendioxyd.
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3.1. Magnet-Resonanz-Tomograph

3.1.1. Bruker Avance 750

Alle in dieser Arbeit durchgefiihrten Messungen erfolgten an einem Avance 750 Magnet-
Resonanz-Tomographen der Firma Bruker BioSpin GmbH (Rheinstetten, Deutschland).
Die mit fliissigem Stickstoff und Helium gekiihlte, supraleitende Spule des Tomographen
erzeugt ein statisches Magnetfeld von 17.6T, was einer Protonen-Larmorfrequenz von
750MHz entspricht. Die Achse des Magnetfeldes ist senkrecht orientiert.

Um Magnetfeldverzerrungen, die durch das Einbringen des Gradientensystems, der
Hochfrequenzspule und der Probe entstehen zu korrigieren, verfiigt der Tomograph iiber
ein Shimsystem. Durch Anpassen des Stroms durch die verschiedenen Shimspulen ist es
moglich Feldkorrekturen bis zur vierten Ordnung durchzufithren.

Die anwenderseitige Steuerung der Experimente erfolgt iiber einen Linux-PC. Die
Steuer- und Auswertesoftware Paravision 3.0.2 (Bruker BioSpin GmbH, Rheinstetten,
Deutschland) erlaubt das Erstellen und Manipulieren von Pulsprogrammen und die
Akquisition und Rekonstruktion der NMR-Daten.

3.1.2. Gradientensystem

Verwendet wurden zwei verschiedene wassergekiihlte Gradientensysteme. Beide Systeme
besitzen eine aktive Schirmung, die Wirbelstromeffekte wiahrend der Gradientenschaltvor-
génge reduziert. Das Micro 2.5-System schaltet einen maximalen Magnetfeldgradienten
von 993mT/m in jede Raumrichtung, und kann Resonatoren mit einem Durchmesser
von 40mm aufnehmen. Das Mini 5.0-System besitzt eine maximale Gradientenstarke
von 200mT /m und bietet Platz fiir Spulendurchmesser bis 57mm. Durch den an den
Wasserkreislauf angeschlossenen, mit einer zusétzlichen Heizeinheit versehenen Umwaéltz-
kithler (UWK 45, Haake, Karlsruhe, Deutschland) lésst sich die Betriebstemperatur des
Gradientenrohrs einstellen und konstant halten.
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3.1.3. HF-Resonator

Fiir die Messungen in dieser Arbeit wurde ein am Lehrstuhl angefertigter linearer
Protonen-Birdcageresonator verwendet. Der Einsatz von Oberflichenspulen, welche im
Vergleich zu Volumenspulen ein besseres SNR! erzielen wiirden, bietet sich grundsétzlich
fiir die Messung von exponierten Proben, wie die subkutan transplantierten Tumoren
an. Da aber die Messung der Perfusion eine globale Anregung des Probenvolumens
fordert (siche Kapitel 5), wurden fir die Experimente ausschliellich Volumenspulen
verwendet.

Fir die Fluor-Messungen wurde ein, ebenfalls am Lehrstuhl angefertigter, Crosscage-
Resonator verwendet. Hierbei handelt es sich im Prinzip um zwei koaxial ineinander
gesteckte Birdcage Spulen, die um 90° zueinander verdreht sind. Die Kanale der beiden
Spulen lassen sich auf die Protonen- bzw. Fluorfrequenz bei 17.6T abstimmen. Damit
ist eine Messung des F- bzw. 'H-Signals einer Probe ohne Umbau der Spule und somit
ein exaktes rdumliches Vergleichen der Aufnahmen moglich.

3.2. Tumor- und Tiermodell

Alle Tierversuche wurden unter Beachtung der européischen Richtlinien fiir die Ver-
sorgung und Verwendung von Labortieren durchgefiihrt. Fiir die Experimente lag eine
Tierversuchsgenehmigung der Regierungsprasidien Dresden und Unterfranken vor.

Die Tumoren wurden in der TU-Dresden sieben bis 14 Wochen alten immunsuppressier-
ten NMRI (nu/nu) Nacktméusen in den hinteren linken Unterschenkel transplantiert.
Die Méuse stammen aus der spezifiziert-pathogenfreien (SPF) Zucht des Experimentel-
len Zentrums der Medizinischen Fakultdt der TU Dresden. Sie wurden bei 26°C und
einer relativen Luftfeuchte von 60% bei einem zwolfstiindigen Tag-Nacht Rhythmus
gehalten. Zwei Tage vor der Tumortransplantation wurden die Tiere zur weiteren Im-
munsuppression mit 4Gy (200kV; 0.5mm Cu; 1.3Gy/min) ganzkorperbestrahlt. Nach
ein bis zwei Wochen hatten die Tumoren einen Durchmesser von etwa 7mm erreicht
und konnten mit Methoden der NMR untersucht werden.

Untersucht wurden neun verschiedene standardisierte Tumorlinien humaner Xenograft-
Plattenepithelkarzinome? aus dem Kopf-Hals-Bereich. Die gemessenen Tumorlinien,
deren Herkunft aus dem Wirtsorganismus und die Institution, die diese Plattenepi-
thelkarzinome zur Verfiigung stellt, sind in Tabelle (3.1) zusammengefasst.

3.2.1. Anasthesie

Um die Tiere keinem unnotigen Stress auszusetzen, was nicht reprasentative Ergebnisse
liefern wiirde, und um sie im Tomographen ruhig zu halten, wurden die Méuse nar-

lengl.: signal-to-noise ratio = Signal-zu-Rausch-Verhéltnis.
2engl.: squamous cell carcinoma, SCC.
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Tumor- VDT Median

Tumorlinie Ursprungsorgan grading [Tage] Institut
Cal33 Primartumor der Zunge Gl 4.26 (1)
FaDu Primértumor des Hypopharynx G4 4.48 (2)
HSC4 Primértumor der Zunge G2 3.8 (3)
SAS Primértumor der Zunge G4 4.15 (3)
UT-SCC-5  Tumor der Zunge G3 6.79 (4)
UT-SCC-8 Primértumor des Kehlkopfs G3 6.23 (4)
UT-SCC-15  rezidiver Tumor der Zunge G2 6.03 (4)
UT-SCC-45  Primértumor des Mundbodens G4 6.91 (4)
XF354 Primértumor des Mundbodens G3 8.69 (5)

Tabelle 3.1.: Untersuchte Tumorlinien mit Beschreibung deren Herkunft aus dem Wirts-
organismus (Ursprungsorgan). Tumorgrading = histologisches Tumorgrading nach der
American Joint Commission on Cancer, VDT = Volumenverdopplungszeit. Institut: (1)
= Deutschen Sammlung von Mikroorganismen und Zellkulturen GmbH, Braunschweig;
(2) = American Type Culture Collection HTB-43, Rockville, MD, USA; (3) = Japan
Health Sciences Foundation; (4) = The University of Turku, Finland; (5) = Deutsches
Krebsforschungszentrum, Heidelberg.

kotisiert. Die Narkose muss dabei tief genug sein, damit die Tiere nicht wiahrend der
Messung aufwachen, darf aber auch nicht zu tief sein, so dass die Physiologie zu stark
beeinflusst wird, was wiederum die Messdaten verfilschen wiirde. Eine Untersuchung
der gebrauchlichsten Anésthetika bei Kleintieren hat gezeigt, dass Isofluran insgesamt
den geringsten Einfluss auf die Physiologie des Tieres hat [42]. Das Narkosegas Isofluran
wird mittels eines Vaporisators (Isoflurane Vapor, Dragerwerk AG, Liibeck, Deutsch-
land) in regelbarer Konzentration mit dem Atemgas gemischt und der Maus iiber eine
Atemmaske verabreicht. Als Inhalationsanédsthetikum hat Isofluran den Vorteil, dass
die Tiefe der Narkose schnell und einfach am Vaporisator je nach Bedarf nachjustiert
werden kann. Die Narkose wurde mit 4% Isofluran eingeleitet und unter 2% Isofluran
bei einem Atemgas-Volumenfluss von 21/min aufrechterhalten. Isofluran besitzt eine
atemdepressive Wirkung, was zu einer Schnappatmung der Maus fiihrt. Dabei fiihrt die
Maus tiefe, kurze Atemziige im Abstand von einigen Sekunden aus. Eine Uberwachung
der Atmung und des Herzschlags der Méuse erfolgte iiber einen Drucksensor (Respirati-
on Sensor, Graseby Medical Limited, Watford, UK), der in Hohe des Herzens der Maus
positioniert ist. Die Druckwellen von Atem- und Herzbewegung werden durch diesen
Sensor an ein Piezoelement weitergeleitet, das diese Daten als elektrische Signale an
eine EKG-Einheit schickt. Mit dieser Einheit wird die Tiefe der Narkose durch Kontrolle
der Atempauseldnge konstant gehalten.

Die Temperatur der Maus im Tomographen wurde iiber ein Infrarot-Temperatursensor
(Optex BA-30TV, ASM GmbH, Moosinning, Deutschland) kontrolliert und mit Hilfe

25



3. Materialien und Methoden

des Gradientenkiihl- bzw. -heizsystems reguliert. Dabei wurde die Temperatur zwischen
36.5°C und 37.5°C gehalten.

3.2.2. Histologie Marker

Um die mittels NMR gewonnenen in vivo Daten mit den Daten aus der Histologie am
selben Tumor vergleichen zu konnen, wurden vor Einbringen der Maus in den Tomogra-
phen die Histologiemarker Pimonidazol (Hypoxyprobe-Kit, Chemicon Europe Limited,
Hampshire, UK) und BrdU (Serva Elektrophoresis GmbH, Heidelberg, Deutschland)
durch Injektion verabreicht. Nach der NMR-Messung wurde der Marker Hoechst 33342
(Sigma-Aldrich Chemie GmbH, Taufkirchen, Deutschland) eine Minute vor zervikaler
Dislokation injiziert.

Pimonidazol
ist ein Hypoxiemarker; dabei handelt es sich um Imidazolderivate, die in Abwe-
senheit von Sauerstoff irreversibel an Membranproteine der Zelle binden [43].

Bromdesoxyuridin (BrdU)
wird zur Markierung proliferierender Zellen? in vitalem Gewebe eingesetzt.

Hoechst 33342
ist ein DNA-Marker. Durch die Blutgeféfie wird er im Korper verteilt und diffun-
diert in die Zellen des angrenzenden Gewebes. Wird die Blutzirkulation nach einer
kurzen Zeit gestoppt, lassen sich bluttransportierende von verschlossenen Gefafien
durch eine immunhistologische Féarbung des Hoechst 33342 unterscheiden.

Einzelheiten zu den Histologiemarkern und der histologischen Datenerfassung sind in
[44] und [45] zu finden.

Das tumortragende Bein wurde sofort nach dem Tod amputiert und in fliissigem
Stickstoff schockgefroren. Das entnommene Gewebe wurde dann auf Trockeneis nach
Dresden geschickt, wo die histologische Aufarbeitung des Materials erfolgte.

3.3. Messprotokoll

Die Maus muss, wie oben beschrieben, narkotisiert werden um reprasentative Ergebnisse
zu erhalten. Allerdings ist die Zeitspanne, die eine Maus in Narkose schadlos iiber-
steht, auf ca. vier bis fiinf Stunden beschrankt. Es ist daher erforderlich ein moglichst
effektives Messprotokoll zu erarbeiten, um die Parameter des Tumormikromilieus an
einem Tier in der vorgegebenen Messzeit akquirieren zu konnen. Gemessen wurden die
Parameter Reoxygenierung, Perfusion und Laktatverteilung, wobei in dieser Arbeit nur
die Messmethodik und Ergebnisse der ersten beiden Parameter dargestellt werden. Das
genaue Messverfahren und die Ergebnisse der Laktatmessungen sind in [46] zu finden.

3Zellen in der Wachstums- bzw. Teilungsphase.
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Im Einzelnen wurde das Messprotokoll wie folgt etabliert:
o Einleitung der Narkose.
 Injektion der Histologiemarker Pimonidazol und BrdU.

o Einbringen und positionieren der Maus in den Tomographen, so dass sich der
Tumor im Isozentrum der Spule befindet.

o Abstimmen der Spulenfrequenz und -impedanz.

o Abstimmen des Shims, auf den Tumor und das unmittelbar umliegende Muskelge-
webe. Dazu wurde die FASTMAP-Sequenz [47] verwendet. Der Shim wurde mit
einer PRESS-Sequenz [48] in einem 3 x 3 x 3mm? grofien Voxel im Zentrum des
Tumors kontrolliert. Bei allen Messungen lag die Linienbreite des Wassersignals
(FWHM?) in diesem Voxel unter 45Hz.

e Messung der rdumlichen Verteilung der Laktatkonzentration.

o Messung der Perfusion.

o Messung der Reoxygenierung.

« Aufnahme eines anatomischen Ubersichtsbildes mit einer RARE-Sequenz.

o Entnahme der Maus aus dem Tomographen.

o Injektion des Perfusionsmarkers Hoechst 33342.

o Zervikale Dislokation eine Minute nach Injektion des Perfusionsmarkers.

o Amputation und Schockfrieren des tumortragenden Beines in fliissigem Stickstoff.

o Lagerung in einem Tiefkiihlschrank bei -80°C bis zum Transport nach Dresden
auf Trockeneis.

Aufgrund der unterschiedlichen magnetischen Suszeptibilitdt von Tumorgewebe und
Luft entsteht an deren Grenzflache ein Suszeptibilitatssprung. Dieser fiithrt zu einem
beschleunigten Signalabfall, was vor allem bei der Messung von 75 -Karten ein Problem
darstellt. Dieser Suszeptibilitatssprung wurde bei den Messungen verringert, indem um
den Tumor und das Bein der Maus eine diinne Schicht von ca. Imm Knete gewickelt
wurde. Das Konzept der Suszeptibilitdtsanpassung ist in ahnlicher Weise bereits in der
Literatur beschrieben [49, 50]. Die Knetmasse wird selbst hergestellt und besteht aus
einer Mischung aus Deuterium, Kochsalz, Alaunsalz und Mehl. Es wurde hier Deuterium
anstatt von Wasser verwendet, weil dieses kein Signal in der NMR  liefert. Dadurch kann
das FOV klein und die Messzeit kurz gehalten werden, da es keine Einfaltungsartefakte
durch ein Signal aus der Knetmasse gibt. In Abbildung (3.1) sind vergroBerte Ausschnitte
von FLASH-Aufnahmen zweier Tumoren zu verschiedenen Echozeiten dargestellt. Der
Tumor in der zweiten Bildreihe (3.1c und 3.1d) wurde mit Knete ummantelt, der in
der ersten Reihe nicht. Der Tumor mit dieser Suszeptibilitdtsanpassung zeigt einen
deutlich geringeren Signalverlust an der Knete-Gewebe-Grenzflédche als der Tumor ohne

4engl.: full width half maximum.
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Kneteummantelung an der Luft-Gewebe Grenzfliche (Pfeile in Abbildung (3.1a und
3.1b)).

Da die Maus in vertikaler Richtung mit dem Kopf nach oben im NMR-Tomographen
positioniert wurde, war eine Untersuchung des Einflusses dieser unnatiirlichen Haltung
auf die Physiologie notig. Dazu wurden drei Mausen die Histologiemarker wie im Pro-
tokoll beschrieben verabreicht. Eine Maus durchlief das Protokoll im Tomographen in
vertikaler Positionierung, eine Maus auflerhalb des Tomographen in gleicher Positionie-
rung und die dritte Maus auflerhalb des Tomographen in horizontaler Position. Alle
Méuse trugen Tumoren derselben Linie und mit ungefahr gleichem Durchmesser. Die
Tumoren wurden anschliefend nach Dresden zur histologischen Aufarbeitung geschickt.
In den histologischen Daten zur Physiologie (hypoxische Bereiche, Perfusion, Darstel-
lung von Thromben) war kein signifikanter Unterschied zwischen den verschiedenen
Positionierungen zu erkennen.

Zum besseren Verstédndnis der folgenden Bilddaten ist in Abbildung (3.2) eine ana-
tomische RARE-Aufnahme axial durch das Mausebein und das Zentrum des Tumors
dargestellt. Der hellere Tumor grenzt sich deutlich von dem dunkleren Muskelgewebe
ab. Die Knochen liefern in dieser Aufnahme kein Signal und sind als schwarze Bereiche
im Muskelgewebe zu erkennen. In manchen Aufnahmen wurde zur Bestimmung der
Laktatkonzentration ein rundes Referenzphantom neben den Tumor gelegt, was als
heller Kreis in den Bildern zu erkennen ist.

Samtliche Bilddatensitze in dieser Arbeit wurden mit einem FOV von 16x16mm?
aufgenommen und von der nativen Bildmatrix, die bei den jeweiligen Messungen
angegeben ist, auf eine Bildmatrixgrofie von 256256 Bildpunkten interpoliert.
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3.3. Messprotokoll

(a) Ohne Knete, Tp=3ms. (b) Ohne Knete, Tp=06ms.

(c) Mit Knete, Tp=3ms. (d) Mit Knete, Tp=6ms.

Abbildung 3.1.: VergréBerte Ausschnitte von FLASH-Aufnahmen zweier Tumoren
zu verschiedenen Echozeiten (Tg). Der Tumor in der zweiten Bildreihe (c¢) und (d)
wurde mit Knete ummantelt, der in der ersten Reihe nicht. Der Tumor mit dieser
Suszeptibilitdtsanpassung zeigt einen deutlich geringeren Signalverlust an der Knete-

Gewebe Grenzfliche als der Tumor ohne Anpassung an der Luft-Gewebe-Grenzfldche
(Pfeile in Abbildung (a) und (b)).
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3. Materialien und Methoden

Laktat-Referenz

Muskel.

Knochen

Abbildung 3.2.: RARE-Aufnahme durch das Zentrum eines Tumors am Unterschenkel
der Maus. Der helle Tumor grenzt sich deutlich vom dunklen Muskelgewebe ab. Subkutanes
Fett stellt sich als helle Bereiche in den peripheren Arealen dar. Der Schienbeinknochen ist
als sehr dunkles Dreieck zu erkennen. Der helle Kreis oben links stellt ein Laktat-Referenz-
Phantom zur Bestimmung der Laktatkonzentration dar (Laktatwerte wurden in dieser
Arbeit nicht erfasst; siehe [46]). Folgende Messparameter wurden verwendet: T = 4s,
RARE-Faktor = 8, Tgeyf = 30ms , FOV = 16X 16mm?, Bildmatrix = 128x 128 Bildpunkte,
Auflésung = 125x 125um?, Schichtdicke = 0.8mm, Mittelungen = 8, Aufnahmedauer =
ca. 8.5min. Das Bild wurde auf eine Gréfie von 256x 256 Bildpunkten interpoliert.
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4. Reoxygenierung

Wie in Kapitel (2.2.2) beschrieben, ist ein hypoxischer Tumor strahlenresistenter als
ein mit ausreichend Sauerstoff versorgter. Ein einfacher Ansatz, die Sauerstoffkonzen-
tration und damit auch die Strahlenempfindlichkeit im Gewebe zu erhohen, ist eine
Beatmung mit sauerstoffreichem Gas [51-59]. Allerdings fihrt der Einsatz von 100%-
igem Sauerstoff zu einer Verengung der Blutgefafle (Vasokonstriktion), was in dem
unstrukturierten Gefafisystem des Tumors zum Verschluss von Kapillaren und damit
zu einem entgegengesetzten Effekt fithren kann. Beim Carbogengas, einer Mischung
aus 5% CO9 und 95% Sauerstoff, wird der vasokonstriktive Effekt von Sauerstoff durch
die vasodilative Wirkung des COg weitestgehend kompensiert [59-61]. Damit kann das
Tumorgewebe besser mit Sauerstoff versorgt werden, ohne das regionale Blutvolumen
(RBV) zu stark zu verdndern und ohne die Gefafistruktur iberméfig zu beeinflussen.
Aber nicht alle Tumoren reagieren auf eine Begasung mit Carbogen mit einer besseren
Oxygenierung des Tumorgewebes. Einige reagieren kaum, andere werden sogar schlech-
ter mit Sauerstoff versorgt [61-64]. Ziel dieser Untersuchung war es, Tumorlinien zu
identifizieren, die insgesamt positiv bzw. negativ auf einen Atemgaswechsel reagieren.
Somit konnten Patienten identifiziert werden, die bei einer strahlentherapeutischen
Behandlung von einer Beatmung mit Carbogen profitieren wiirden. Auch kann der
individuelle Tumor beziiglich seiner Reoxygenierbarkeit durch einen Atemgaswechsel in
vivo vor einer Therapie untersucht werden.

Im Folgenden werden zwei Methoden zur in vivo Messung der Reoxygenierung vorge-
stellt. Der BOLD-Effekt bietet eine Methode zur Messung der Reoxygenierung ohne
Verabreichung von Markersubstanzen und ist damit nichtinvasiv. Die Messung der
Spin-Gitter-Relaxationszeit von Perfluorcarbonen ermdoglicht eine direkte Messung des
Sauerstoffpartialdrucks im Gewebe, erfordert aber eine Injektion dieser Substanz.

4.1. Grundlagen

4.1.1. Atemgastransport im Blut

Eine wesentliche Aufgabe des Blutkreislaufes ist der Transport von Sauerstoff zu, und
der Abtransport von CO2 von den Zellen. Das Blutgeféafisystem teilt sich dazu in feine
Kapillaren auf, an denen der Austausch durch Diffusion in beide Richtungen (Gewebe
& Kapillaren) stattfindet. Das Blut als Transportmedium ist eine Suspension, die aus
dem gelblichem Plasma und den darin suspendierten roten Blutzellen (Erythrozyten),
weiBen Blutzellen (Leukozyten) und Blutplattchen (Thrombozyten) besteht.
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4. Reoxygenierung

Der Transport von Gasen im Blut erfolgt im Wesentlichen auf zwei Arten: Zum Einen
als physikalisch gelostes Gas im Wasser des Blutplasmas und zum Anderen chemisch
reversibel an das Hamoglobin der Erythrozyten gebunden.

Physikalisch gelostes Gas im Blut

Sauerstoff ist in polaren Losungsmitteln wie dem Plasmawasser schlecht 16slich. Ein Liter
Blutplasma 16st und transportiert bei einem Sauerstoffpartialdruck von 100mmHg!
nur 3ml Sauerstoff? [65]. Die Konzentration eines Gases in Fliissigkeit ist mit dem
Partialdruck iiber das Henry-Gesetz verkniipft. Es besagt, dass die Konzentration eines
Gases in einer Fliissigkeit direkt proportional zum Partialdruck des entsprechenden
Gases tber der Fliissigkeit ist:

[OQ] =p0O2 - ap,
[COQ] =pCOsy - QCO, (4.1)

Die gasspezifischen Loslichkeitskoeffizienten (ap, und aco,) sind dabei von der Tempe-
ratur und dem Losungsmittel abhéngig. Unter Normalbedingungen ist der Anteil von
in Wasser geloster Kohlensdure 30-mal hoher als der von Sauerstoff. Die physikalisch
geloste Menge an O9 kann den Sauerstoftbedarf der Zellen bei Weitem nicht decken.
Deshalb wird der Sauerstoff zum Transport chemisch reversibel an das Hamoglobin
(Hb) der Erythrozyten gebunden. Aber trotz der schlechten Loslichkeit missen die Gase
beim Austausch mit dem Blut an den Alveolen der Lunge und an den Zellen im Plasma
physikalisch gelost vorliegen, um die Kapillarwédnde zu durchdringen.

Chemische Bindung an das Hamoglobin

Hémoglobin (Abbildung 4.1) ist ein kugelférmiges Molekiil, das aus vier Untereinheiten,
von denen jede eine Hamgruppe tragt, besteht. Etwa ein Drittel der Erythrozyten-
Zellmasse besteht aus Hamoglobin. Zum Transport wird der Sauerstoff reversibel an das
Héameisen angelagert. Es wirkt als Losungsvermittler zwischen dem unpolaren Sauerstoff
und dem polaren Plasmawasser. Den Vorgang der Anlagerung eines Sauerstoffmolekiils
an das Eisen einer Hamoglobinuntereinheit bezeichnet man als Oxygenierung, die
Abgabe des Sauerstoffs als Desoxygenierung;:

Hb+40- ‘:\Hb(OQ)él (4.2)

Durch das Transporterprotein Hamoglobin kann im Vergleich zum physikalisch gelosten
Sauerstoff die 70-fache Menge transportiert werden. In vivo konnen an 1g Hamoglobin
1.34ml O3 (= 0.060mmol) gebunden werden.? Pro Liter Blut werden damit bei einem

!mmHg = Millimeter Quecksilbersiule (ImmHg = 133.322Pa).

2Ein Mol eines idealen Gases nimmt unter Normalbedingungen 22.41 ein (das Molvolumen V;,, =
22.4mol/1)

3Der Wert 1.34 wird als Hiifner’sche Zahl bezeichnet und wurde empirisch ermittelt.
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4.1. Grundlagen

(a) Entnommen aus [66] (b) Entnommen aus [67]

Abbildung 4.1.: (a) Abbildung von Erythrozyten. (b) Hamoglobin Molekiil mit seinen
vier Untereinheiten und den Hiamgruppen.

typischen Hamoglobingehalt von 160g/1 ca. 200-210ml O9 befordert.
Der Anteil der Erythrozyten am Blutvolumen wird als Hamatokrit bezeichnet:
o VErythrozyten
Het = ———— [%] (4.3)
VBiut

Er betragt beim Menschen zwischen 42% und 47% [68]. Die Hamoglobinsittigung oder
Oxygenierung (Y) gibt an, wie viel Prozent des Himoglobins bei einem gegebenen
Sauerstoffpartialduck mit O9-Molekiilen beladen sind:

Hb(Oq),+ Hb

Y (4.4)

Ein Ma$ fiir die Oxygenierung (oder auch Sauerstoffaffinitét) ist der Sauerstoffparti-
aldruck, der eine Himoglobinsattigung von 50% herbeifithrt (Halbséttigungsdruck,
Psp). Unter Normalbedingungen liegt der Psy des Menschen bei ca. 27mmHg. Die
Séttigungskurve beschreibt einen sigmoiden Verlauf (Abbildung 4.2). Urséchlich fiir
diesen Verlauf ist, dass je mehr Os-Molekiile ein Hamoglobin-Komplex aufgenommen
hat, jedes weitere mit einer hoheren Affinitdt aufgenommen wird. Z.B. wird das vierte
und letzte Sauerstoffmolekiil mehrere hundertmal schneller aufgenommen als das erste.
Dies fiihrt zu einem anfangs langsamen, dann steilen Anstieg der Sauerstoffsattigung
schon bei niedrigen Partialdriicken. Hin zu hoheren Os-Partialdriicken erreicht die Kurve
schnell eine Séttigung. Die Abgabe der Og2-Molekiile im Gewebe erfolgt umgekehrt
umso einfacher je weniger Sauerstoff an das Hamoglobin gebunden ist. Durch diesen
s-formigen Verlauf ist eine optimale Versorgung von Gewebszellen sichergestellt, denn
bei den dort vorherrschenden niedrigen Sauerstoffpartialdriicken von 15-30mmHg im
Kapillarbereich kann der Sauerstoff leicht abgegeben werden. In der Lunge betriagt der
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4. Reoxygenierung
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Abbildung 4.2.: Verlauf der Sauerstoffsdttigung bei gegebenem Sauerstoffpartialdruck
in Abhéangigkeit vom pH-Wert, dem CQOs-Gehalt und der Temperatur. Berechnet nach

[69)].

pO2 ca. 100mmHg, was zu einer 98%-igen Sattigung des Blutsauerstoffs fithrt. Damit ist
das arterielle Blut bei Sdugetieren zu nahezu 100% mit Sauerstoff gesittigt. Das Plateau
der Sattigungskurve gewédhrleistet eine hohe Blutoxygenierung auch wenn Schwankun-
gen in der Sauerstoffversorgung, z.B. durch Funktionsstorungen der Lunge, auftreten
sollten. Veranderungen der Temperatur, des pH-Wertes oder des COs-Partialdrucks
konnen die Sattigungskurve nach rechts oder links verschieben [65]. Die Verschiebung
aufgrund der Einfliisse des pH-Werts und der COs-Konzentration werden unter dem
Begriff Bohreffekt zusammengefasst [70]. Im Muskel kommt es bei Aktivitat zu ei-
ner Temperaturerhohung und saurem Milieu, was eine Rechtsverschiebung der Kurve
und damit eine Abnahme der Sauerstoffaffinitat verursacht, wodurch wiederum mehr
Sauerstoff in das Muskelgewebe freigesetzt wird.

4.1.2. Magnetische Eigenschaften des Hamoglobins

Jede der vier Himgruppen des Hamoglobins enthélt als aktives Zentrum ein zweiwertiges
Eisenatom (Fe?t). Im desoxygenierten Zustand (Hb) besitzt das Fe?* vier ungepaarte
Elektronen, einen Spinzustand von S = 2 und ist paramagnetisch. Das oxygenierte
Hémoglobin (HbO3) dagegen besitzt keine freien Elektronen, weist den Spinzustand S =
0 auf und ist diamagnetisch. Zwischen oxygeniertem und desoxygeniertem Blut besteht
also ein Suszeptibilitdtsunterschied. Schon 1936 wurden die magnetischen Eigenschaften
des Hamoglobins von Pauling und Coryell untersucht. Sie stellten dabei fest, dass sich
die Suszeptibilititen von venosem und arteriellem Blut um bis zu 20% unterscheiden
[71]. Thulborn et al. haben diesen Unterschied der Volumensuszeptibilitat zwischen
desoygeniertem und vollstandig oxygeniertem Blut zu Ax = Xdesozy — Xozy = 0.08 - 1076
bestimmt [72]. Dieses Ay fiihrt bei der Kernspintomographie zu einer Anderung der
transversalen Relaxationsrate in Abhangigkeit von der Blutsauerstoffsittigung. Dieser
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4.1. Grundlagen

Effekt wird daher BOLD-Effekt (Blood Oxygen Level Dependend) genannt. Ogawa
et al. zeigten als erste, dass der Kontrast von Venen im Gehirn von Ratten bei T5-
gewichteten Experimenten stark vom Oxygenierungsgrad des Blutes beeinflusst wird

[73-75].

Zur mathematischen Beschreibung des BOLD-Effektes werden die Blutanteile in zwei
Gruppen unterteilt: Das Blutplasma, dessen Suszeptibilitdt sich praktisch nicht von der
des Wassers unterscheidet und den roten Blutkorperchen mit einer oxygenierungsabhan-
gigen Suszeptibilitat. Die restlichen Blutbestandteile (wie z.B. Thrombozyten) kénnen
aufgrund ihres geringen Volumenanteils am Blut vernachlassigt werden. Damit ergibt
sich die Suszeptibilitdt des Blutes zu:

Xbiut = Hct (YXomy + (1 - Y) Xdesomy) + (1 - HCt) Xplasma (4'5)

Eine Anderung des Oxygenierungsgrades hat eine Anderung in der Suszeptibilitéit des
Blutes zur Folge:

AXblut =AY (Xdesoacy - Xomy) Hct. (46)

Der niedrige Anteil des physikalisch im Blut gelosten paramagnetischen Sauerstoffs
wurde dabei vernachlassigt. Arterielles Blut, welches zu nahezu 100% mit Os geséttigt
und damit diamagnetisch ist, weist die gleiche Suszeptibilitdt wie das umliegende
Gewebe (xgew) auf [73]. Damit ergibt sich fiir den Suszeptibilitdtsunterschied zwischen
Gewebe und Kapillare, abhéngig vom Oxygenierungsgrad:

AXkap = Xvlut (Y) — Xgew
= Hct (1 - Y) (Xdesoxy - XOJ??J)
— Het(1-Y) 0.08 - 1076 (4.7)

Solche Suszeptibilitatsspriinge an Grenzflachen fiihren in einem statischen Magnetfeld
zu groffraumigen lokalen Feldstérungen, die in Form und Amplitude von dem Radius
der Kapillare und der Orientierung beziiglich des Magnetfeldes abhédngen. Fiir einen
unendlich langen Zylinder mit Radius R, der mit dem statischen Magnetfeld (B,) den
Winkel 6 einschliefft, ergibt sich im Extravasalraum (r > R) folgender Ausdruck fir die
Storung des Magnetfeldes am Ort r (Abbildung 4.3):

2
AB; (r,¢,0) = 21 AXapBo (f) sin? (6) cos (2¢) (4.8)

Im Intravasalraum héngt AB, lediglich von der Orientierung 6 der Kapillare beziiglich
des Magnetfeldes ab:

1

AB, (0) = 27 AXapBo ((:082 (6) — 3) (4.9)

Schlieit die Kapillare mit dem Magnetfeld B, einen Winkel von ca. 55° ein, so wird
das Magnetfeld im Intravasalraum nicht gestort (Abbildung 4.4).
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4. Reoxygenierung
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(a) Orientierung der Kapillare im Ma-  (b) Qualitative Darstellung von AB auflerhalb

gnetfeld By.

einer Kapillare mit senkrechter Orientierung
zum Magnetfeld By (6 =90°).

Abbildung 4.3.: Darstellung der Stérung des statischen Magnetfeldes durch eine mit

Blut gefiillte Kapillare.

Abbildung 4.4: Magnetfeldsté-
rung im Intravasalraum in Ab-
héngigkeit von der Kapillarorien-
tierung 0. Die rote Kurve stellt
eine Felderhohung dar, wahrend
auf der schwarz gezeichneten Li-
ne die Feldstérung negative Werte
annimmt. Auf den gestrichelten
Linien schliefit die Kapillarorien-
tierung mit dem Magnetfeld B,
einen Winkel von ca. 54.74° ein,
bei dem das Magnetfeld im Intra-
vasalraum nicht gestort wird.
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4.2. BOLD-Messung

Im biologischen Gewebe variieren die Kapillardichte und -gréfle; auch die Orientierung
der Kapillaren im Gewebe ist im Allgemeinen zuféllig verteilt. Der Einfluss dieser
Parameter auf die T5-Relaxationszeit wurde in einigen Arbeiten [19, 22, 76, 77] genauer
untersucht. Uber Monte-Carlo-Simulationen von zufillig im Raum verteilten, geraden,
zylinderformigen Kapillaren konnte ein Ausdruck fiir die Relaxationsrate RY entwickelt

werden?:

Ry =aRBV Het (AxBo(1-Y)) (4.10)

mit o und ~ als numerisch zu bestimmende Faktoren, in die die Diffusion der Spins, die
Gefafigrofle, Gefalorientierung im Feld und Gefafidichte im Gewebe eingehen.

Die dargestellten Magnetfeldvariationen fithren, aufgrund der in Kapitel (2.1.6) bespro-
chenen Mechanismen, zu einer Verkiirzung der 75-Zeit. Eine absolute Quantifizierung
der Sauerstoffsittigung oder gar des Sauerstoffpartialdrucks ist jedoch schwierig, da
eine Variation der Ty-Relaxationszeit nicht ausschlieSlich durch eine pOs-Anderung
hervorgerufen wird. Problematisch stellt sich auch die dazu notige Bestimmung der
Parameter a und v aus Gleichung (4.10) dar, die fiir jeden Gewebetyp unterschiedlich
ist und zudem von der Orientierung des Gewebes im Magnetfeld abhéngt, wenn die
Kapillarenorientierung nicht zuféllig verteilt ist. Wie bereits im Kapitel (4.1.1) beschrie-
ben, hiangt die Sauerstoffsédttigung von mehreren physiologischen Parametern ab, die
sich wahrend einer Messung édndern konnen. Daneben beeinflussen weitere Parame-
ter wie das regionale Blutvolumen (RBV) und die Perfusion oder der Blutfluss die
T3 -Relaxationsrate [64, 78]. So fithrt beispielsweise eine erhohte Perfusion bei gleichblei-
bender Metabolisierungsrate zu einem Anstieg der Blutoxygenierung im vendsen Blut,
was sich in einem 75-Anstieg bemerkbar macht. Vergroflert sich das RBV z.B. durch
die vasodilative Wirkung des CO2 in Carbogen, so fiihrt dies zu einem grofleren 7p
(Abbildung 2.4) und damit einer verkiirzten 75-Zeit. Die Verabreichung von Atemgasen
mit hohem Sauerstoffanteil verlingert wiederum die T5-Relaxationszeit (vorausgesetzt
das RBV dndert sich nicht), da dem Organismus bei gleicher Metabolisierungsrate mehr
Og zur Verfligung steht, wodurch der Anteil an paramagnetischem Desoxyhédmoglobin
im Blut sinkt. Trotz der groflen Anzahl von Abhédngigkeiten konnte in zahlreichen Unter-
suchungen und Simulationen bestétigt werden, dass eine Ti5-Anderung bei Stimulation
oder einem Atemgaswechsel hauptsichlich auf eine Anderung der Blutoxygenierung
zuriickzufithren ist [22, 37, 64, 76, 79-85]. Zusammengefasst bewirkt also eine Erhohung
der Sauerstoffkonzentration im Blut eine Verlangerung der 75-Relaxationszeit.

4.2. BOLD-Messung

Um den Effekt eines Atemgaswechsels auf den Tumor untersuchen zu kénnen, wurden 75 -
Differenzkarten (Reoxygenierungskarten) aus 75-Daten bei Beatmung mit Raumluft
bzw. Carbogen berechnet. Diese T5-Karten zur Messung des BOLD-Effekts wurden aus
den Messdaten einer Multi-Gradientenecho-Sequenz gewonnen (siche Kapitel 2.1.9).

4mit 11y = R%5 = Ro+ R), wobei RY, die Dephasierung aufgrund des Desoxyhdmoglobins beschreibt
und Rs die sonstigen Dephasierungseffekte zusammenfasst.
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4. Reoxygenierung

4.2.1. Messprotokoll und Datenauswertung

Durch den guten Fastmap-Shim mit einer Linienbreite von weniger als 45Hz und einer
Schichtdicke von lediglich 0.6mm ist der Effekt von Hintergrundgradienten vernachlés-
sighar und eine Korrektur wie in Kapitel (2.1.9) beschrieben nicht nétig. Zudem wird
die Reoxygenierung als relativer Differenzwert berechnet, wodurch konstante Artefakte
herausfallen.

Zur computergestiitzten Analyse wurde Auswertesoftware in den Programmiersprachen
Matlab R2009b (The MathWorks Inc., Natick, MA, USA) und C implementiert, die
den Fit fiir jeden Bildpunkt durchfiihrt und die gesuchten Groflen M und 73 als
Parameterkarte ausgibt. Bei der Implementierung des Approximationsalgorithmus
(Fitalgorithmus) war zu beachten, dass die eingelesenen Messwerte als Betragswerte
des komplexen Signals vorliegen und dadurch das 7T5-Signal nicht gegen null, sondern
gegen einen konstanten Wert, der durch den Betrag des Rauschens gegeben ist, relaxiert.
Der implementierte Fitalgorithmus berticksichtigt diesen Rausch-Offset indem er nur
Messwerte oberhalb dieses Offsets in die Berechnung von 775 einbezieht. Datenpunkte
mit einer schlechten Giite des Fits (AusreiBer im y?-Wert) wurden verworfen. Die
Reoxygenierungskarten werden als relative Differenz von T35 unter Carbogenatmung zu
dem Wert bei Atmung von Raumluft in Prozent angegeben:

T35 (Carbogen) — Ty (Raumlu ft)
T5 (Raumluft)

Reox =

100% (4.11)

Falls ein Datenpunkt der Messung unter Carbogen- oder Raumluft-Atmung verworfen
wurde, so wurde dieser Datenpunkt auch bei der Berechnung der Reoxygenierungskarte
verworfen.

Durch den hohen Auslastungsgrad® des Gradientensystems wihrend der Multi-Gra-
dientenecho-Sequenz heizt sich das Gradientenrohr, und damit auch die Spule und
Probe trotz der aktiven Wasserkithlung des Systems auf. Eine Aufnahme wéahrend
solcher Temperaturvariationen fithrt zu Bildartefakten und damit zu unbrauchbaren
T5-Daten. Um diese Temperaturartefakte zu vermeiden, wurden die Multi-Gradien-
tenecho-Aufnahmen kontinuierlich achtmal hintereinander durchgefahren. Dabei stellt
sich ein thermisches Gleichgewicht im Gradientenrohr bereits nach der Akquisition des
ersten Datensatzes ein. Die ersten vier Messungen wurden unter Beatmung der Maus
mit Raumluft aufgenommen. Zu Beginn der fiinften Messung wurde dann das Atemgas
automatisch auf Carbogen umgeschaltet. Wahrend der Dauer dieser Messung reagiert
die Maus auf den Atemgaswechsel, wodurch gewéhrleistet ist, dass sich der Organismus
bei der sechsten Messung vollstdndig auf die Atmung von Carbogen umgestellt hat
und sich das Messsystem weiterhin in einem thermischen Gleichgewicht befindet. Zur
Auswertung wurden die Mittelwerte aus den T5-Karten der Messungen Nummer zwei,
drei, vier fiir Raumluft bzw. sechs, sieben, acht fiir Carbogen verwendet. Auch hier
wurden Datenpunkte, die in einer der drei Messungen zur Berechnung des Mittelwertes
verworfen wurde, nicht beriicksichtigt. Die so gewonnenen Reoxygenierungskarten lassen

Sengl.: duty-cycle
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4.2. BOLD-Messung

Parameter Wert
(Name, Péx?lrglf:;ilfs,p lgljlswinkel) Sine, 3500Hz, 10°
Tr 160ms
g 2.75ms
Bildmatrix 128 x 128
Field of View 16mm x 16mm
Bildauflosung 125um x 125um
Schichtdicke 0.6mm
Anzahl Bilder 32
Anzahl Mittelungen 16
Aufnahmedauer ca. 4.5min

Tabelle 4.1.: Messparameter zur Reoxygenierungsbestimmung.

sich gut mit der raumlichen Verteilung der histologischen Marker (z.B. hypoxische Areale
und Perfusion), die am gleichen Tumor erhoben wurden, vergleichen (siehe Kapitel
6). Um aber ganze Tumorlinien, deren Parameter unter Umstdnden nicht immer an
ein und demselben Tier gemessen wurden, miteinander vergleichen zu kénnen, ist eine
Einteilung in ROIs® und Berechnung von Mittelwerten notwendig. Hierbei wurde der
Tumor in die Bereiche kompletter Tumor, Tumorkern und Tumorschale eingeteilt. Der
Tumorkern, im Zentrum des Tumors, hat einen Durchmesser von ca. 1/3 des kompletten
Tumors, die Tumorschale entspricht dem Bereich aulerhalb des Kerns. Eine ROI iiber
das Muskelgewebe wurde in rdumlicher Nahe zum Tumor gewéhlt (in diesem Bereich
ist der Shim durch den Fastmap noch ausreichend gut), wobei Bereiche, die Knochen
enthalten, ausgespart wurden. Diese Mittelwerte einzelner Tumoren wurden dann zu
Mittelwert und Standardabweichung einer Tumorlinie zusammengefasst und mit den
histologischen Parametern verglichen.

Die Messparameter der verwendeten Multiecho-Sequenz zur Bestimmung der 75-Rela-
xationszeiten sind in Tabelle (4.1) zusammengefasst.

4.2.2. BOLD Ergebnisse

Abbildung (4.5) zeigt beispielhaft die Ergebnisse einer Messreihe von Reoxygenierungs-
werten mit drei Atemgaswechseln zwischen Raumluft und Carbogen in einer ROI eines
Tumors der Linie UT-SCC-45, die gut reoxygeniert werden konnte. Wie zu erkennen ist,
erfolgt die Reaktion auf den Atemgaswechsel von Raumluft zu Carbogen innerhalb der

Sengl.: region of interest = Zielbereich, Messfeld.
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Abbildung 4.5.: Ty-Anderung beim Atemgaswechsel. Beispielhafte Darstellung der
Reoxygenierung nach Gleichung (4.11) fiir eine ausgewéhlte ROI eines Tumors der Linie
UT-SCC-45, die gut reoxygeniert werden konnte. Das Atemgas wurde dreimal zwischen
Raumluft und Carbogen gewechselt wahrend durchgehend Ty -Karten aufgenommen
wurden (Dauer einer Aufnahme ca. 4.5min). Als Referenzpunkt fiir die Berechnung der
relativen Differenz wurde der letzte Messpunkt der ersten Raumluft-Messreihe gewéhlt.

Zeitspanne einer Akquisition (ca. 4.5min). Beim Wechsel zurtick zu Raumluft verlauft
die Reaktion triager. Die Amplitude der Antwort auf den Gaswechsel liegt in diesem
reoxygenierbaren Tumorareal im Bereich von ca. 15%.

Abbildung (4.6) zeigt den relativen T5-Unterschied beim Atemgaswechsel fiir die ROIs
Muskel, kompletter Tumor, Tumorschale und Tumorkern fiir verschiedene Tumorlinien.
Aufgetragen sind vier Messpunkte bei Atmung von Raumluft und vier Messpunkte
bei Atmung von Carbogen (bei der Tumorlinie FaDu sind jeweils finf Messpunkte
aufgetragen). Der letzte Wert vor dem Atemgaswechsel wurde als Referenzpunkt gewéhlt,
zu dem die anderen Werte relativ in Prozent berechnet wurden. Es ist ein deutlicher
Unterschied in der Reoxygenierungsantwort auf den Wechsel zu Carbogen zwischen den
einzelnen Tumorlinien zu erkennen. Der FaDu-Tumor wird besser oxygeniert, beim HSC4
zeigt sich kaum eine Anderung in der Sauerstoffversorgung und der UT-SCC4-Tumor
wird schlechter mit Og versorgt. Auch die einzelnen Tumorregionen (Kern und Schale)
zeigen unterschiedliches Verhalten in der Reaktion auf den Gaswechsel. Der Muskel
wird durchweg besser mit Sauerstoff versorgt.

In Abbildung (4.7) sind typische T5-Mittelwertkarten bei Atmung von Raumluft bzw.
Carbogen und die daraus berechnete Reoxygenierungskarte exemplarisch fiir einen
Tumor der Linie FaDu dargestellt. In der Reoxygenierungskarte wird deutlich, dass das
Muskelgewebe von dem Atemgaswechsel hinsichtlich einer besseren Sauerstoffversorgung
profitiert (griin), wiahrend der Tumor in den zentralen Bereichen schlechter mit Sauerstoff
versorgt wird (rot). Auffillig ist auch, dass Bereiche, die negativ auf die Beatmung
mit Carbogen reagieren, von solchen mit einem positiven Effekt umgeben sind. Zudem
sind die zusammenhéngenden roten Flachen in ihrer rdumlichen Ausdehnung wesentlich
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Abbildung 4.6.: Die Tumoren der einzelnen Linien reagieren sehr unterschiedlich auf
den Atemgaswechsel. Der FaDu-Tumor wird besser oxygeniert, beim HSC4 zeigt sich
kaum eine Anderung in der Sauerstoffversorgung und der UT-SCC4 wird schlechter mit
Oy versorgt. Auch die einzelnen Tumorregionen (Kern und Schale) zeigen Abweichungen in
der Reaktion auf den Gaswechsel, wohingegen der Muskel durchweg besser mit Sauerstoff
versorgt wird.
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Abbildung 4.7.: T5-Karten bei Atmung von Raumluft bzw. Carbogen und die daraus
berechnete Reoxygenierungskarte. Dargestellt sind die Karten fiir einen Schnitt durch das
Zentrum eines FaDu-Tumors und das angrenzende Muskelgewebe.
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Abbildung 4.8.: Mittelwert und Standardabweichung der gemessenen Tumorlinien.
Dargestellt sind die Mittelwerte fiir eine ROI iiber den kompletten Tumor, den inneren
Bereich des Tumors (Kern) und den dufieren Tumorbereich (Schale).

kleiner als die griinen.

Pro Linie wurden fiir mehrere Tumoren Reoxygenierungswerte gemessen und die Mittel-
werte und Standardabweichung der einzelnen ROIs fiir die verschiedenen Tumorlinien
im Diagramm (4.8) und Tabelle (4.2) zusammengefasst. Es lassen sich zum Teil deutli-
che Unterschiede zwischen den einzelnen Tumorlinien erkennen. Auch innerhalb einer
Tumorlinie gibt es signifikante Reoxygenierungsunterschiede zwischen Tumorkern und
-schale. So reagiert der FaDu Tumor insgesamt leicht positiv auf eine Beatmung mit
Carbogen. Der Tumorkern weist allerdings, wie in Abbildung (4.7) schon zu erkennen
ist, einen negativen Reoxygenierungseffekt auf, wohingegen die Tumorschale sehr gut
reoxygeniert werden kann. Die Linien UT-SCC-5, UT-SCC-15, UT-SCC-45 und CAL33
reagieren auf den Atemgaswechsel mit einer erhéhten Oxygenierung, wahrend ein UT-
SCC-8 Tumor eine deutlich negative Reaktion zeigt. Die Oxygenierungsantwort der
XF354 und HSC4 Tumoren ist schwach negativ.

Ein Vergleich der Reoxygenierung mit den Daten aus der Histologie und den Perfusi-
onsmessungen ist in Kapitel (6) zu finden.

4.2.3. BOLD Diskussion

Die hier gemessene ausgepragte Heterogenitiat der untersuchten Tumorlinien in der
Reaktion auf den Atemgaswechsel wurde auch in anderen Tumorlinien beobachtet [86].
Die hohe Standardabweichung in den Reoxygenierungswerten einer Linie verdeutlicht
die grofle intertumorale Heterogenitit innerhalb einer Tumorlinie, was auch von anderen
Arbeitsgruppen beobachtet wurde [43, 87, 88]. Eine eindeutige Zuordnung eines individu-
ellen Tumors zu einer spezifischen Gruppe alleine durch den Parameter Reoxygenierung
ist dadurch nur schwer moglich.
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Tumorlinje SeMmessene Tumor Tumor Tumor
Tumoren komplett Kern Schale
CAL33 2 1.75 £ 1.58 -0.55 + 1.72 2.55 + 2.74

0.81 £291 -0.64 £354 192+ 285
HSC4 043 £1.76 -0.32 £0.54 -048 £2.72
UT-SCC-5 4.08 £851 2.04 £9.98 3.34 £5.11

FaDu S
7
3
UT-SCC-8 5 -2.46 £+ 3.32 -3.95 £ 3.82 -1.73 4+ 2.53
3
D
4

UT-SCC-15 282+ 168 358 £2.69 243 +2.44
UT-SCC-45 146 £2.16 145 +£197 1.64 £ 2.00
XF354 -0.19 £1.11 -1.60 £1.95 0.30 &£ 1.37

Tabelle 4.2.: Reoxygenierungsmittelwerte und Standardabweichung der untersuchten
Tumorlinien in [%] bezogen auf Raumluft-Atmung.

Unter normalen Bedingungen fithrt eine Beatmung mit sauerstoffreichen Gasen immer zu
einer Verldngerung von 75 und damit zu einem positiven Reoxygenierungseffekt. In der
Reoxygenierungskarte aus Abbildung (4.7) sind jedoch, besonders im Tumorzentrum,
negative Reoxygenierungswerte erkennbar, die sich mit dem beschriebenen BOLD-
Modell nicht ohne Weiteres erklaren lassen. Auch im Diagramm (4.8) sind ganze
Tumorlinien mit negativen Antworten auf den Gaswechsel zu Carbogen zu finden.
Solche negativen Werte wurden schon in fritheren Arbeiten beobachtet [61-64] und sind
auf den Steal-Effekt [89] zuriickgefiihrt worden: Der Tumor und das gesunde Gewebe
werden von demselben zu- und ableitenden Gefafisystem versorgt. Einige Arterien teilen
sich in einen den Tumor und einen das umliegende Gewebe versorgenden Ast auf.
Diese Aufteilung setzt sich in den Geweben bis zur Kapillarebene fort, um schliellich
wieder in einer Vene zusammenzuflieBen. Es entsteht somit ein paralleles Netzwerk von
kommunizierenden Gefaflen durch Tumor- und Normalgewebe. Vasoaktive Substanzen
kénnen den Durchmesser von gesunden Gefiflen verandern. Da der Tumor durch sein
gestortes Wachstum unter anderem Gefafle ausbildet, die diese Féahigkeit der aktiven
Vasoregulation verloren haben, hangen die Tumorperfusion und das RBV im Tumor
von der Vasoaktivitit des umliegenden Gewebes ab. Erweitert sich das Gefafisystem
eines solchen Netzwerks im gesunden Gewebe aufgrund der vasodilativen Wirkung
des CO2 im verabreichten Carbogen-Gas, so wird dem Tumor Blutvolumen entzogen
(Steal-Effekt). Bei gleicher Stoffwechselrate des Tumors sinkt der pOg-Wert und damit
auch die T5-Relaxationszeit. Auflerdem féllt der Wasseranteil in diesem Gewebeareal
ab, was wiederum zu einem Abfall der T5-Zeit fithrt. Demzufolge steigt im umliegenden
Gewebe aufgrund des hoheren Wasseranteils der 75-Wert. Der beschriebene Steal-
Effekt beschrinkt sich nicht nur auf Tumor- und Normalgewebe, er tritt im Tumor
auf kleinerer Ebene genauso auf, wo vasoaktive und gestorte Gefafsysteme von einer
Arteriole versorgt werden oder tber eine Venole abflieen. In Abbildung (4.7) ist
das daran zu erkennen, dass Tumorbereiche, die negativ auf den Atemgaswechsel

44



4.2. BOLD-Messung

reagieren, praktisch immer von Bereichen mit einer positiven Antwort umgeben sind.
Auch der entgegengesetzte Fall kann eintreten: Bei einer Gefafiverengung des gesunden
Gewebes durch die vasokonstriktive Wirkung des Og kann der Tumor unter Umstanden
besser mit Blut und Sauerstoff versorgt werden. Diesem Effekt wirkt entgegen, dass
bei vergroBertem Durchmesser der Blutgefafie dies zu einem grofieren 7p (Abbildung
2.4) und damit einer verkiirzten T5-Zeit fihrt. Eine weitere Erklarung der negativen
Reoxygenierungswerte bietet der Umstand, dass in den meisten Tumoren nur 20% bis
80% der Kapillare gleichzeitig perfundiert sind [90]. Durch das vasoaktive Gas kénnen
sich einzelne Gefafle 6ffnen und andere schliefen. Wird ein zuvor geschlossenes Gefafl
perfundiert, so steigt dort der Desoxyhdmoglobin-Anteil. Dies kann die 75-Zeit in
diesem Bereich verkiirzen, was sich in der Reoxygenierungskarte darstellt, als ob der
Tumor hier schlechter mit Sauerstoff versorgt wird, obwohl das Gegenteil der Fall ist.

Diese komplexen, zum Teil entgegengesetzt wirkenden Reaktionspfade erklaren die
grofle inter- als auch intratumorale Heterogenitat in der Reaktion dieses Gewebes auf
einen Atemgaswechsel. Zusammenfassend kann festgehalten werden, dass es mit diesem
Messverfahren jedoch moglich ist individuelle Tumoren, die durch eine Begasung mit
Carbogen besser mit Sauerstoff versorgt werden kénnen, zu identifizieren. Zu klaren
bleibt die Frage, ob ein insgesamt positiver Reoxygenierungseffekt des Tumors bei
negativer Reoxygenierung im Tumorkern und positiver Reoxygenierung in der Schale (wie
bei der FaDu- oder CAL33-Tumorlinie) die Strahlensensitivitdt des Tumors insgesamt
erhoht oder verringert. Des Weiteren ist noch unklar, ob ein eventuell nur schwacher
Reoxygenierungseffekt des Tumors die erhohte Strahlenempfindlichkeit aufgrund der
gestiegenen Og-Konzentration des umliegenden Gewebes aufwiegt.
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4.3. Messung des absoluten Sauerstoffpartialdrucks

Die Messung der longitudinalen Relaxationszeit (Spin-Gitter-Relaxationszeit) von Per-
fluorcarbonen bietet einen Zugang zur Bestimmung des absoluten Sauerstoffpartialdrucks
in biologischem Gewebe [91-95]. Ein Nachteil dieser Messmethode ist aber ihre Invasivi-
tét durch die Injektion von Perfluorcarbon. An zwei Tumoren wurde dieses Verfahren zur
Messung des Sauerstoffpartialdrucks angewendet und mit den Reoxygenierungsdaten,
die mittels BOLD-Messung erfasst wurden, verglichen.

4.3.1. Allgemeines zu Perfluorcarbonen

Der Fluorkern besitzt, wie der Wasserstoffkern, einen Kernspin von 1/2 und ist damit mit
der NMR detektierbar. Seine relative Empfindlichkeit liegt bezogen auf 'H bei 83.3%.
9F ist damit nach 'H das Element, das am meisten Signal in der NMR liefert. Zudem
liegt die natiirliche Haufigkeit von F bei 100%, d.h. es existieren keine natiirlichen
Isotope. Im Organismus kommt Fluor nur in sehr geringen Mengen in Knochen und den
Zéhnen vor. Da es sich hierbei um Festkorper handelt, die eine extrem kurze transversale
Relaxationszeit haben, ist bei den in dieser Arbeit verwendeten Bildgebungsverfahren
mit keinem natiirlichen Fluor-Signal aus dem Koérper zu rechnen. Jegliches detektierbare
Fluorsignal ist dem injizierten Marker zuzuschreiben.

Perfluorcarbone sind organische Verbindungen, bei denen meist alle Wasserstoffato-
me durch Fluoratome ersetzt wurden. Bei der Fluorierung sind hohe Energien noétig,
wodurch in Nebenreaktionen zahlreiche Verunreinigungen entstehen. Der aufwendige
Reinigungsprozess erklart die hohen Kosten der Reinsubstanzen. PFCs sind in Reinform
hydrophob, inert und werden vom Organismus nicht metabolisiert [91, 96]. Aufgrund
ihres hydrophoben Verhaltens kann die Reinsubstanz nicht intravenés (i.v.) verabreicht
werden. Es wiirden sich Thromben bilden, was zum Tod fiihrt. Eine intravendse Injektion
ist nur in Form einer Wasser-PFC-Emulsion moglich. Die Herstellung der Emulsion ist
in Anhang (A.4) beschrieben. Dabei ist darauf zu achten, dass die Tropfchengrofie der
Emulsion klein genug ist, um die Kapillaren nicht zu verstopfen. Als PFC wurde in dieser
Arbeit Perfluoro-15-Crown-5-Ether (PF15C5) (ABCR GmbH & Co. KG, Karlsruhe,
Deutschland) verwendet. Dieses Molekiil besteht aus einem Ring von zehn Kohlenstof-
fatomen und fiinf Sauerstoffatomen, die von 20 identisch angeordneten Fluoratomen
umgeben sind (Abbildung 4.9). Es hat ein Molekulargewicht von 580Da und einen
Siedepunkt von 148°C. Diese Substanz hat den Vorteil, dass sie nur eine Resonanzlinie
im Spektrum aufweist, wodurch in der Bildgebung keine Artefakte durch chemische
Verschiebung auftreten. Ein weiterer Grund fiir die Wahl dieser Substanz ist, dass
PF15C5 das hochste Signal-zu-Rausch-Verhaltnis pro mol aller bekannten PFCs besitzt
[94].

Bei einer i.v. Injektion der PF15C5-Emulsion in die Schwanzvene der Maus verteilt sich
das PFC tiber den Blutkreislauf auf den ganzen Korper, wird durch phagozytierende
Zellen wie z.B. Makrophagen aufgenommen und in der Leber und Milz abgebaut.
Die Verweildauer im Organismus héngt von der Tropfchengrofle der Emulsion und
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Abbildung 4.9.: Darstellung des PF15C5-Molekiils. (Erstellt mit Chem3D 8, Cambridge-
Soft Corporation, Cambridge, USA)

der applizierten Menge ab und betragt mehrere Tage bevor das PFC iiber die Lunge
abgeatmet wird [94]. Tumoren konnen Entziindungsherde auslosen, wodurch eine erhéhte
Anzahl an PFC-beladenen Makrophagen im Tumor vorzufinden ist. Die Konzentration
von PF15C-beladenen Makrophagen kann ausreichen, um den Sauerstoffpartialdruck
im Tumor zu bestimmen [94, 95].

4.3.2. Spin-Gitter-Relaxationsrate und pOs

Die longitudinale Relaxationsrate Ry des 'YF-Signals von Perfluorcarbonen héingt linear
mit dem Sauerstoffpartialdruck zusammen. Diese Abhéngigkeit wurde 1983 von Parhami
et al. [91] fiir die unterschiedlichen Resonanzlinien von mehreren PFCs gefunden. Ursache
dafiir ist die Dipol-Dipol-Wechselwirkung zwischen dem Elektronenspin der beiden
ungepaarten Elektronen des paramagnetischen Sauerstoffmolekiils und dem Kernspin
des Fluoratoms. Eine Herleitung dieses linearen Zusammenhangs ist in [92, 93] zu
finden.

Die Relaxationsrate Ry des Fluor-Signals setzt sich aus einem diamagnetischen und
einem paramagnetischen Anteil zusammen:
pO2
Ry = Rl,dia + Rl,para? (412)
Der diamagnetische Anteil R 4;, beschreibt die Relaxation bei Abwesenheit von Sauer-
stoff, wahrend der paramagnetische Anteil Rq pqrq die Relaxation aufgrund von Dipol-
Dipol-Wechselwirkung mit dem Elektronenspin von Sauerstoff beschreibt. K ist die
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Abbildung 4.10.: Darstellung der linearen Abhéngigkeit von Ry =1/T1 vom Sauerstoft-
partialdruck fiir verschiedene Temperaturen.

Henrysche Konstante’, die von der Temperatur abhéngt, und pOs ist der Sauerstoffpar-
tialdruck. Die longitudinale Relaxationsrate steigt linear mit dem Sauerstoffpartialdruck.
Da Ry 4iq und K temperaturabhédngig sind und Rj g;, und Ry pere von der Magnetfeld-
starke abhédngen, gilt dieser lineare Zusammenhang nur fiir konstante Magnetfelder
und Temperaturen. In zahlreichen Arbeiten wurde dieser Effekt genutzt und PFC als
regionaler Sauerstoffsensor eingesetzt [59, 85, 94, 95, 97-100].

4.3.3. 19F-Kalibrierungskurven

Da der lineare Zusammenhang zwischen pOs und R; fiir jede PFC-Substanz verschie-
den ist und zudem noch von der Temperatur und der Magnetfeldstiarke abhédngt, ist
eine Kalibrierung fiir die Umrechnung von R; zu pOs notig. Dazu wurden Proben
der PFC-Reinsubstanz mit sieben verschiedenen Sauerstoffkonzentrationen zwischen
0% und 100% fur ca. 30min begast, in NMR-Rohrchen abgefillt und luftdicht ver-
schlossen. Die Rohrchen wurden in eine wasserdurchstromte Trommel gesetzt, deren
Temperatur iiber das flieBende Wasser reguliert werden konnte. Acht Messwerte fiir
Temperaturen zwischen 20°C und 50°C wurden aufgenommen. Zur Berechnung der
Kalibrierungsparameter wurde Gleichung (4.12) umgeformt:

Ri=t+m - pOy (4.13)

In Tabelle (4.3) und Abbildung (4.10) sind die Ergebnisse der Kalibrierungsmessungen
dargestellt. Der lineare Zusammenhang zwischen pOy und Ry wird durch Pearson R-
Werte zwischen 0.99 und 1.00 fiir die untersuchten Temperaturen sehr gut bestétigt. Zur
Berechnung der in vivo pOg-Karten wurde die Kalibrierungsgerade von 39°C verwendet,
da durch Entziindungsherde die Temperatur im Tumor leicht erhoht ist.

7Aus dem Henryschen Gesetz, das die Loslichkeit von Gasen in Fliissigkeiten beschreibt.
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0o\ TP °C] 20 30 32 34 37 39 41 50

0 1.3984 11802  1.1533  1.1174 10753  1.0468  1.0171  0.9326
21 1.8832  1.6010  1.5773  1.5177 14708 14339  1.3935  1.2860
30 21084  1.8021  1.7803  1.7100  1.6692 16226  1.5820  1.4537
40 23191 20084  1.9759  1.9048  1.8457  1.7902 17504  1.6129
60 27495  2.3669  2.3283 22676 22070  2.1496  2.1088  1.9527
80 3.2041 28121  2.7405  2.6667  2.5920 25419 24667  2.2957
100 3.5348  3.1008 _ 3.0358  2.9551  2.8877  2.8345  2.7693  2.5846
Steigung (m) 0.02156  0.01946 0.01895 0.01861 0.01828 0.01806 0.01765  0.01665
Y-Achse (t) 143741 1.20422  1.18849  1.13977  1.09943 1.06323 1.03504  0.94369
Pearson (R) 0.99881  0.99880  0.99880  0.99903  0.99917  0.99936  0.99947  0.99966

Tabelle 4.3.: Daten der pOs-Kalibrierungsmessung. Dargestellt sind die R,-Werte der
PFC-Reinsubstanz in 1/s bei den untersuchten Sauerstoffpartialdriicken und Temperaturen.
In der unteren Hélfte der Tabelle sind die berechnete Steigung, der Y-Achsenabschnitt
und der Pearson-Korrelations-Wert der Ausgleichsgeraden angegeben.

In der Medizin ist es iiblich, den Sauerstoffpartialdruck in mmHg bzw. Torr® anzugeben.
Die Umrechnung von % Sauerstoff nach mmHg erfolgt nach:

pOs[7]

pOz[mmH g] = 759.96 - (4.14)

fiir einen Luftdruck von 1013.25hPa.

4.3.4. Messprotokoll und Ergebnisse

In den ersten Versuchen wurden 200pl PF15C5-Emulsion der Maus i.v. in die Schwanz-
vene injiziert. Allerdings konnten bei keiner von insgesamt vier Messungen an Tumoren
der FaDu-Linie auch nach dreifacher Injektion der PFC-Emulsion verteilt auf drei Tage
ein YF-Signal im Tumor detektiert werden. Ausreichend Fluor-Signal wurde in Leber,
Milz und im Knochenmark detektiert, was bestétigt, dass die Emulsion vom Koérper
aufgenommen wurde. Nicht in allen Tumoren sind ausreichend viele Makrophagen
vorzufinden, was eine Erklarung fiir das zu geringe Fluorsignal sein konnte [101]. In
den weiteren Versuchen wurde deshalb dazu iibergegangen, die Emulsion durch drei
Einstiche direkt in den Tumor zu injizieren [97, 98, 100].

Die Akquisition der T1-Karten erfolgte wie in Kapitel (2.1.8) beschrieben mittels einer
IR-Sequenz und exponentiellem Fit der 'F-Relaxationszeit fiir jeden einzelnen Voxel.
Da aber auch bei der intratumoralen Injektion der Emulsion nicht ausreichend Fluor-
Signal fiir eine Messung mit der IR-Snapshot-FLASH-Sequenz zur Verfiigung stand,
wurden zehn einzelne Messungen zu verschiedenen Inversionszeiten” (9.5, 50, 100, 300,
600, 1000, 1800, 2500, 4000, 5000ms) durchgefithrt. Als Auslesemodul wurde eine
Spinecho-Sequenz verwendet (Messparameter siehe Tabelle 4.4); die zwar eine langere
Messzeit zur Folge hat, dafiir aber mehr Signal liefert, als die mit Anregungswinkeln
zwischen sechs und zehn Grad gepulste IR-Snapshot-FLASH-Sequenz. Die F-Spin-

81Torr = ImmHg
9Zeitdauer zwischen der Mitte des Inversionspulses und der Mitte des Anregungspulses.
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Parameter Wert

Inversionspuls

(Name, Bandbreite, Pulswinkel) Sech, 5000Hz, 180

(Name, Eimfg}%?;fs;) ;ljlswinkel) Sine3, 5000Hz, 90°
(N, Bandbrette, Pulowinkel) S5, 5000Hz, 180°
TR 6s
Tk 6.26ms
Tr (9.5 - 5000)ms
Bildmatrix 32 x 32
Field of View 16mm x 16mm
Bildauflosung 500um x 500um
Schichtdicke 1.0mm
Anzahl Mittelungen 1
Aufnahmedauer ca. 3.25min

Tabelle 4.4.: Sequenzparameter zur Messung der 19 F-T)-Relaxationszeit von PFC.
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4.3. Messung des absoluten Sauerstoffpartialdrucks
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Abbildung 4.11.: (Fortsetzung auf Seite 52)

Gitter-Relaxationszeit wurde bei Beatmung der Maus mit Raumluft bzw. Carbogen
gemessen. Mit der Kalibrierungsgeraden fiir 39°C wurde nach Gleichung (4.13) und (4.14)
eine Karte des Sauerstoffpartialdrucks im Tumor berechnet. Aus den Karten fiir die
beiden Atemgase konnte dann eine Differenzkarte des Sauerstoffpartialdrucks bei einem
Atemgaswechsel berechnet werden. Um die pOs-Differenzkarte mit den Daten aus der
BOLD-Messung vergleichen zu kénnen, wurde die Reoxygenierungsmessung aus Kapitel
(4.2) am selben Tumor mit der gleichen Auflésung und Schichtdicke durchgefiihrt.

Die Ergebnisse der pOg- und BOLD-Reoxygenierungsmessung sind in Abbildung (4.11)
fiir zwei Tumoren der FaDu-Line dargestellt.

Die erste Bildreihe zeigt den Schnitt eines anatomischen Ubersichtsbildes des tumor-
tragenden Beines durch das Zentrum des Tumors. Der dunklere Bereich im Zentrum
des Tumors entsteht durch die Wasserverdrangung der verabreichten Emulsion, wo-
durch ein schwacheres Protonensignal detektiert wurde. Dieser Bereich deckt sich mit
dem Areal in dem Fluor-Signal nachgewiesen werden konnte. Darunter ist die abso-
lute Sauerstoffkonzentration im Tumor bei Atmung von Raumluft dargestellt. Die
Bestimmung des Sauerstoffpartialdrucks tiber Relaxationszeitmessungen des Fluors
ist nicht von der lokalen Fluorkonzentration abhéngig. Es muss lediglich ausreichend
Signal vom F-Kern messbar sein, um die Relaxationskurve fitten zu kénnen. Da sich
die PFC-Emulsion nicht tiber den kompletten Tumor verteilt, konnte pO2 nur in der
Néhe der Einstichstellen bestimmt werden, in denen ausreichend PFC-Substanz fiir die
Messung vorhanden war. Der durchschnittliche Sauerstoffpartialdruck im Tumor lag
bei 14.97mmHg bzw. 22.02mmHg. Datenpunkte mit dem Wert null gingen nicht in die
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Abbildung 4.11.: Vergleich der pO2- und BOLD-Reoxygenierungsmessungen. Die Para-
meterkarten wurden von der nativen Bildmatrix von 32 x 32 auf 256 x 256 Bildpunkte
interpoliert. Die Korrelationskarte ist in der nativen Auflésung dargestellt.
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4.3. Messung des absoluten Sauerstoffpartialdrucks

Berechnung des Mittelwerts ein. In der dritten und vierten Reihe sind die Differenzen des
absoluten Sauerstoffpartialdrucks und die Reoxygenierungswerte des Tumors bei einem
Atemgaswechsel von Raumluft nach Carbogen dargestellt. Um die Parameterkarten
besser miteinander vergleichen zu konnen, sind in der BOLD-Reoxygenierungskarte nur
Datenpunkte, fiir die auch in der F-Messung Werte vorlagen, dargestellt. Der Sauer-
stoffpartialdruck stieg im untersuchten Tumorbereich um 5.73mmHg bzw. 26.15mmHg.
Die Reoxygenierung in diesem Tumorareal betrug -3.95% bzw. 1.72%. In der letzten
Reihe der Abbildung sind die Korrelationen der beiden Messmethoden abgebildet. Die
gelben Bereiche stellen eine positive (die Differenzkarten der beiden Messmethoden
zeigen einen Trend in die gleiche Richtung) und die blauen Bereiche eine negative (die
Trends der beiden Messmethoden sind entgegengesetzt) Korrelation dar.

4.3.5. Diskussion

Das Ziel dieser Messreihe war es, die Daten der absoluten pOs-Messung iiber die
19F_Relaxationszeit mit Daten aus der 'H-BOLD-Reoxygenierungsmessung, die neben
der Sauerstoffkonzentration auch vom regionalen Blutvolumen, der Perfusion, der
Temperatur und dem pH-Wert abhéngt, zu vergleichen und den Einfluss dieser Parameter
auf die Reoxygenierungsmessung zu evaluieren.

Um Absolutwerte des Sauerstoffpartialdrucks angeben zu koénnen, ist eine Kalibrie-
rungsmessung zur Umrechnung von R; zu pOg bei einer Magnetfeldstéarke von 17.6T
durchgefiithrt worden. Dabei konnte der lineare Zusammenhang zwischen R; zu pO2
fiir die PF15C5-Reinsubstanz bei den gemessenen Temperaturen mit einer Pearson-
Korrelation zwischen 0.99 und 1.00 sehr gut bestétigt werden. Fiir die in vivo Messung
wurde aus der Reinsubstanz zur besseren Biovertraglichkeit eine Emulsion hergestellt.
Dabei éndert sich das Relaxationsverhalten des PFCs nicht und die Kalibrierung bleibt
weiterhin giiltig [91, 99]. Inwiefern die gemessenen Kalibrationskurven der Reinsubstanz
zur pOg-Berechnung in die in vivo Situation iibertragbar sind, wird in der Literatur
kontrovers diskutiert. In den Arbeiten [85, 91, 99, 100] wird die Kalibration unverandert
tibernommen. Noth et. al [59, 102] fordern allerdings eine Kalibrierung unter in vivo
Bedingungen, da die Kalibrierung ihre Giiltigkeit verliert, wenn sich die PFC-Molekiile
in einem gebundenen Zustand (z.B. durch Phagozytose'? in den Makrophagen) befinden.
Dadurch lassen sich die in der Literatur beschriebenen, biologisch nicht moglichen nega-
tiven Sauerstoffpartialdriicke [103-105] erkléren. Die Kalibrierungsgerade (4.12) setzt
sich aus einem diamagnetischen und paramagnetischen (pOz-abhédngigen) Relaxations-
term zusammen. Der Einfluss durch den gebundenen Zustand der PFC-Molekiile wirkt
lediglich auf den diamagnetischen Term (Ordinatenschnittpunkt) und verschiebt damit
die Kalibrierungsgerade. Damit bleibt die Kalibrierung selbst bei dieser Einschrankung
fir die Berechnung der Differenzen des Sauerstoffpartialdrucks beim Atemgaswechsel
giiltig.

In den ersten Versuchen wurde die PFC-Emulsion der Maus i.v. in die Schwanzvene
injiziert, wobei sich iiber den Blutkreislauf das PF15C5 im Tumor anreichern sollte

10 Aufnahme groBerer Partikel durch spezialisierte Zellen.
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4. Reoxygenierung

[94, 95, 106, 107]. In Vorexperimenten reichte das 9F_Signal aus dem Tumor aber nicht
aus, um eine pOs-Messung durchzufiihren. Ein Grund fiir das zu schwache Signal im
Tumor kann sein, dass es bei der Herstellung der Emulsion nicht moglich war, mittlere
Tropfchengrofien unter 3um zu produzieren, was die Biodistributivitét dieser Emulsion
stark einschrankt. Da aber auch die Makrophagen, durch die das PFC aufgenommen
und transportiert wird, oft nicht in ausreichender Zahl im Tumor vorzufinden sind
[59], wurde zu einer intratumoralen Injektion der Emulsion durch drei Einstiche in
das Zentrum des Tumors iibergegangen, was eine Messung des Sauerstoffpartialdrucks
ermoglicht [97, 98, 100]. Ein Nachteil dieses Verfahrens ist, dass eine Messung des
Sauerstoffpartialdrucks nur im unmittelbaren Bereich der Einstichstellen moglich ist, da
sich die Emulsion nicht im Tumor verteilt. Zudem presst der hohe interstitielle Druck im
Tumor das PFC teilweise wieder aus diesem heraus, so dass lediglich in zwei von sechs
untersuchten Tumoren aussagekraftige Messungen moglich waren. Durch die Einstiche
ist diese Methode hoch invasiv und es werden durch den Eingriff Teile des Tumors
zerstort. Dadurch ist die Durchfithrung einer Verlaufsstudie zur Wirksamkeit einer
Strahlentherapie unter Carbogenatmung mit mehreren aufeinanderfolgenden Messungen
schlecht vorstellbar. Ein anderer Ansatz zur Deponierung von PFC im Tumor schlagen
Noth et al. [59] vor. Hierbei wird PF15C5 in Alginatkapseln verpackt und mit den
Tumorzellen dem Wirtstier implantiert. Die Kapseln sind sauerstoffdurchlassig und
biokompatibel, womit eine lokalisierte, wiederholte Messung des Sauerstoffpartialdrucks
moglich ist. Allerdings ist die Verteilung der Kapseln im Tumor zufillig und die Messung
auf den unmittelbaren Bereich um diese Vesikel beschréankt.

Die gemessenen mittleren pOg-Werte im Tumor von 14.97mmHg bzw. 22.02mmHg
liegen in dem in der Literatur beschriebenen Bereich von 1mmHg bis 36mmHg [100].
Da sich die Fluor-Substanz nicht iiber den kompletten Tumor verteilt, sondern nur
an den Einstichstellen vorzufinden war, wurden bei der Berechnung des Mittelwertes
iiber das Tumor-ROI Datenpunkte mit einem Wert von Null nicht beriicksichtigt. Der
tatsdchliche Wert des Sauerstoffpartialdrucks diirfte daher unter dem gemessenen liegen.
Zudem wurden negative Werte, die durch die Messwertschwankungen bei niedrigem
pO2 entstehen konnen, auf Null gesetzt und gingen ebenfalls nicht in den Mittelwert mit
ein. Bei der Berechnung der Differenz des Sauerstoffpartialdrucks beim Atemgaswechsel
dagegen wurden die negativen Werte aus dem oben genannten Grund berticksichtigt.
In den ApOy-Karten in Abbildung (4.11) ist ein grofflachiger Anstieg der Sauerstoff-
konzentration im Tumor zu erkennen (griin). Insgesamt reagieren beide Tumoren mit
einem Anstieg des Tumor-pOs. Es sind einzelne kleine Bereiche (rot) zu erkennen, in
denen der Sauerstoffpartialdruck abfillt. Dies ist auf den Steal-Effekt zurtickzufiihren
(siche Kapitel 4.2.3), durch den einzelne Geféfle kollabieren kénnen und das umliegende
Gewebe mit Sauerstoff unterversorgt wird.

Die Reoxygenierungskarten der beiden Tumoren zeigen neben gut reoxygenierbaren
Arealen (griin) auch ausgepréigte Bereiche mit negativer Reoxygenierung (rot). Das
vaskuldre System des Tumors reagiert, abhingig vom Entwicklungsstatus der Geféfle,
auf sehr heterogene Weise auf Carbogen [108]. Durch eine Erhohung des RBV aufgrund
der vasodilativen Wirkung des COgy kann Wasser aus dem Gewebe in die Blutgefiafe
gesogen werden. Dadurch verkiirzt sich 75 in diesem Bereich, was sich in den Reoxyge-
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4.3. Messung des absoluten Sauerstoffpartialdrucks

nierungskarten wie eine Sauerstoffminderversorgung darstellt. Die Messung iiber F-
Relaxometrie ist von diesem Effekt nicht betroffen und stellt die korrekte pOs-Differenz
dar. Die BOLD-Messung erfasst hauptsichlich Anderungen der Sauerstoffkonzentration
im Blut, das im Normalfall in einem Gleichgewicht mit der Gewebesauerstoffkonzen-
tration steht. Allerdings treten, v.a. beim chaotischen Tumorwachstum, Gradienten
in der pOs-Konzentration mit wachsendem Abstand zu den Kapillaren auf, die mit
der BOLD-Messung nicht erfasst werden kénnen. Die Messung mittels PF15C5 erfasst
dagegen direkt den fiir die Strahlensensitivitat relevanten Sauerstoffpartialdruck im
Gewebe. Zudem ist die 'YF-Relaxometrie wesentlich sensitiver auf Anderungen der
Sauerstoffkonzentration als die BOLD-Messung, da sich bei konstanter Temperatur
eine Verdnderung von pOsy des Gewebes direkt auf den Tj-Wert des 19F iibertriagt und
nicht erst eine Differenzmessung durchgefiithrt werden muss. Dieses unterschiedliche
Ansprechen der Messmethoden auf den Atemgaswechsel erklért die Heterogenitéat in
der Korrelationskarte, welche auch in anderen Arbeiten beobachtet wurde [59, 85, 100].
Betrachtet man das komplette gemessene Tumorvolumen, so wird bestéatigt, dass die
nichtinvasive BOLD-Messung den Reoxygenierungseffekt bei einem Atemgaswechsel
insgesamt korrekt wiedergibt. Ein hohes positives ApOs ergibt in der BOLD-Messung
einen positiven Reoxygenierungswert. Ein leicht positives ApOs, das kaum Auswirkung
auf die Strahlensensitivitat hat, ergab in dieser Messung einen negativen Reoxygenie-
rungswert. Eine Diskrepanz zwischen den Ergebnissen der beiden Messmethoden ist in
nekrotischen Arealen zu beobachten. Dort kann durch die kollabierte Gefastruktur kein
Sauerstoff mehr transportiert werden, wodurch sie in der BOLD-Messung auch nicht
erfasst werden. Die 1?F-Messung stellt diese Bereiche jedoch als schlecht mit Sauerstoff
versorgtes Gewebe dar. Da es sich hierbei um totes Gewebe handelt, das nicht mehr
behandelt werden kann, spielt es fiir die Therapie keine Rolle mehr.

Zusammenfassend lasst sich festhalten, dass eine Messung der Reoxygenierung tiber den
BOLD-Effekt valide Aussagen dariiber treffen kann, ob sich ein Atemgaswechsel positiv
oder negativ auf die Strahlensensitivitat des betrachteten Tumors auswirken wiirde.
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5. Perfusion

Ein bedeutender Parameter, der direkten Einfluss auf das Mikromilieu des Tumors hat,
ist die mikrovaskuldre Gewebeperfusion. Sie wird in [ml / (100g - min)] angegeben und
beschreibt die Durchblutung des Gewebes auf kapillarer Ebene. Durch die Perfusion
werden iiber das Kapillarbett Néahrstoffe und Sauerstoff zum Gewebe hin- und Abbau-
produkte und CO2 vom Gewebe abtransportiert. Ein schlecht durchbluteter Tumor
kann nur schwer therapiert werden, da die Medikamente nicht in die zu behandelnden
Bereiche vordringen konnen [109], und das Gewebe potenziell hypoxisch ist. Deshalb
ist es von groflem Interesse, die Perfusion von Tumoren idealerweise nichtinvasiv zu
messen, um entscheiden zu kénnen ob eine medikamentése Behandlung den erwiinsch-
ten therapeutischen Effekt erzielen kann. Damit ist eine individuelle Abstimmung
des Therapieplans auf den Patienten moglich. Eine Moglichkeit, die Gewebeperfusion
nichtinvasiv und ohne Gabe von Kontrastmitteln zu erfassen, stellt die Messung iiber
Spin-Markierung (Spin-Labeling) dar, die in dieser Arbeit verwendet wurde.

5.1. Grundlagen

Zur Messung von Flussgeschwindigkeiten in grofien zu- und ableitenden Arterien und
Venen stehen Methoden wie die Messung der flussabhéngigen Phasenakkumulation [110]
oder, zur Darstellung von durchbluteten Gefaflen, die Time-of-flight Angiographie zur
Verfiigung. Eine invasive Bestimmung der Gewebeperfusion ist iiber die zeitaufgeloste
Messung der Verteilung von intravaskularen Kontrastmitteln nach Injektion moglich
[111, 112]. Ein Ziel dieser Arbeit war es, die mikrovaskuldre Perfusion nichtinvasiv zu
messen, was mit dem Spin-Labeling-Verfahren moglich ist. Dabei wird das Blut als
korpereigenes, endogenes und frei diffusibles Kontrastmittel zur Messung der Perfusion
verwendet. Das hat den Vorteil, dass in kurzen Abstédnden wiederholt Messungen an
demselben Organismus durchgefithrt werden kénnen, ohne auf das Auswaschen eines
Kontrastmittels vor erneuter Messung warten zu miissen.

Das Konzept des Spin-Labeling wurde von Detre et al. [113] zur Perfusionsmessung am
Rattenhirn vorgestellt. Dabei werden einflielende Spins in einer Praparationsschicht
vor der Messschicht durch kontinuierliches Einstrahlen von Radiowellen gesittigt!. Die
flieBenden gesédttigten Spins treten in Wechselwirkung mit dem statischen, relaxierten
Gewebewasser und erfahren dadurch eine perfusionsabhéngige Relaxationszeitverkiir-
zung. Williams et al. entwickelten dieses Konzept weiter und verwendeten anstelle der
Sattigung eine adiabatische Inversion der Spins in der Praparationsschicht, wodurch

ID.h. die longitudinale Magnetisierung ist Null.
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5. Perfusion

die Empfindlichkeit dieser Messmethode um einen Faktor von ca. zwei erh6ht werden
konnte [114]. Um die longitudinale Signalentwicklung der flieBenden Spins zu beschrei-
ben, erweiterten sie die Bloch-Gleichungen um Terme, die den arteriellen Einstrom und
venosen Abfluss beschreiben [114]:

dMy(t) MY — My(t) f
o b T +fMa(t)—XMb(t) (5.1)

mit f als Blutfluss (Perfusion) in m{/(gs), T1 der Spin-Gitter-Relaxationszeit von Gewe-
bewasser in der Abwesenheit von Fluss oder Austausch zwischen Blut und Gewebe, M,
der longitudinalen Magnetisierung pro Gramm Gewebe, Mz? der Wert von M; unter
vollstandig relaxierten Bedingungen, M, der longitudinalen Magnetisierung pro ml
arteriellen Blutes und A\ als Gewebe-Blut-Verteilungskoeffizient von Wasser, der definiert

ist als:
Wassermenge/g Gewebe

Wassermenge/ml Blut (52)

Williams et al. haben einen Formalismus entwickelt, mit dem es moglich ist, aus der
Messung der apparenten Spin-Gitter Relaxationszeit T4 4y, bei kontinuierlicher Inversion
M;™" und Messung ohne Inversion Mbcom die Perfusion im Gewebe zu berechnen:

A Mézont - Mém}
T app 2My ont

f (5.3)

Dabei sind sie von folgenden Annahmen ausgegangen:

o Wasser ist ein frei diffusibler Signaltrager. (Allerding spielt bei den hier vorherr-
schenden Gleichgewichtsbedingungen durch die kontinuierliche Inversion eine evtl.
limitierte Diffusion kaum eine Rolle.)

o Der Gewebe-Blut-Verteilungskoeffizient A\ wurde als konstant (0.9g/ml) iiber das
komplette Gewebe angenommen. (Im untersuchten Gewebe (Rattenhirn) liegen
nur geringe Variationen in A vor [115], was im Tumor nicht der Fall ist.)

o Die Inversion durch den adiabatischen Inversionspuls erfolgt, bedingt durch den
Fluss, nicht vollstandig, sondern nur zu 90%.

o Die invertierten Spins bleiben bis zur Wechselwirkung mit dem Gewebewasser an
den Kapillaren vollstandig invertiert. D.h. die Transit-Zeit ist vernachlassigbar
klein im Vergleich zur Spin-Gitter-Relaxationszeit.

e Die invertierten Spins in den zuleitenden Arterien tragen nicht zum Signal bei.
(Im Gehirn macht das Volumen der Arterien nur ca. 0.6% des Gesamtvolumens
aus und ist damit vernachlassigbar.)

Edelman et al. adaptierten diese Spin-Labeling-Messmethode und strahlten zur Inversion
der Spins einen Puls anstatt eines kontinuierlichen HF-Feldes in die Praparationsschicht

ein (EPISTAR) [116].

Die vorgestellten Sequenzen haben den Nachteil, dass die Praparationsschicht und die

o8
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Inversionsschicht
Anregungsschicht

2

Abbildung 5.1.: Schematische Darstellung des Spin-Labelings nach Kwong et al. [117]

Messschicht raumlich voneinander getrennt sind. Damit relaxieren die Spins wéahrend
der Zeit, die sie von der Inversionsschicht zu den Kapillaren benétigen, abhéngig von der
Transitstrecke, welche unbekannt ist. Dariiber hinaus entstehen durch die Offresonante
HF-Einstrahlung zur Inversion der Spins auflerhalb der Messschicht Artefakte durch
den Magnetisierungstransfer-Effekt, die in ihrer Signalstéarke das Perfusionssignal um
ein vielfaches tibertreffen und die Messwerte verfalschen kénnen. Eine Losung dieser
Probleme stellten Kwong et al. [117] vor. Zur Messung der Perfusion fiihrten sie zwei 71-
Messungen durch: Eine Messung bei globaler Inversion, bei der die Spins des kompletten
Probenvolumens invertiert werden, und eine Messung bei schichtselektiver Inversion,
bei der die Spins in einer Schicht definierter Breite invertiert werden (Abbildung 5.1).
Die Messschichten (im Folgenden auch Ausleseschichten oder Anregungsschichten ge-
nannt) sind bei globaler und schichtselektiver Inversion identisch. Zusétzlich sind in der
schichtselektiven Messung die Inversionsschicht und die Messschicht identisch, wodurch
die oben beschriebenen Probleme eliminiert werden, da die Schichten raumlich tiberein-
ander liegen und keine offresonanten HF-Pulse eingestrahlt werden. In die invertierte
Schicht flieen nicht invertierte Spins von auflerhalb der Schicht ein und fiihren zu einer
perfusionsabhéngigen beschleunigten T7-Relaxation. Die Spins in der global invertierten
Messung erfahren keine beschleunigte Relaxation, da die einflieBenden Spins ebenfalls
invertiert wurden. Uber die Differenz der Relaxationszeiten ist eine Berechnung von
perfusionsgewichteten Bildern moglich. Aufgrund des geringen Unterschiedes zwischen
den Spin-Gitter Relaxationszeiten der beiden Messungen ist ein hohes Signal-zu-Rausch-
Verhéltnis und ein stabiler Fitalgorithmus notig, um genaue Perfusionsdaten zu erhalten.
In dem Modell von Kwong wird auflerdem berticksichtigt, dass 77 von Gewebe und
Blut unterschiedlich sind, was bei Detre und Williams vernachléssigt wurde. Dies kann
bei stark unterschiedlichen 77-Werten (z.B. weifle Gehirnmasse und Blut) zu einer
Uberschéatzung der Perfusionswerte fiihren.

Das Modell von Kwong erlaubt zwar die Aufnahme von perfusionsgewichteten Bildern,

29



5. Perfusion

Kapillare

Vene

—_—

Arterie

—

\ Perfusion

Intrakapillar-Raum

Extravasal-Raum

-
NS

Abbildung 5.2.: Schematische Darstellung des Perfusionsmodell nach Bauer et al. [119]

es liefert aber keine Absolutwerte fiir die Perfusion. Belle et al. [118] haben das Zwei-
Kompartimente-Modell von Bauer et al. [119] zur Beschreibung von Gewebeperfusion
erweitert, was eine Messung von absoluten Perfusionswerten ermoglich. Im Modell von
Bauer wird das Gewebe in zwei Kompartimente, die miteinander in Wechselwirkung
stehen eingeteilt: Das intravaskuldre Kapillarblut und das extravaskulidre Gewebe
(Abbildung 5.2). Dabei werden folgende Annahmen getroffen:

o Die Magnetisierung in jedem der beiden Kompartimente ist homogen.

o Aufgrund ihres geringen Volumenanteils kann der Beitrag von Arterien und Venen
zur Gesamtmagnetisierung im Gewebe vernachléssigt werden.

Das Modell beriicksichtigt die Effekte von zwei Transportprozessen, die zu einer beschleu-
nigten Relaxation fithren: Die Diffusion von Spins zwischen Kapillaren und Gewebe
durch die Kapillarwand, und die Perfusion, durch die stdndig frisches Blut in die Kapil-
laren stromt. Das Modell beschreibt den zeitlichen Verlauf der Magnetisierung in den
beiden Kompartimenten, abhéangig von: Den Diffusionskonstanten zwischen Gewebe
und Kapillaren, den Relaxationszeiten der einzelnen Kompartimente, des regionalen
Blutvolumens und der Perfusion. Durch Anpassung dieses Modells an die Perfusionsmes-
sung nach Kwong et al. gelang es Belle, einen Formalismus zur Messung von absoluten
Perfusionswerten zu entwickeln. Dabei wurden folgende Annahmen getroffen:

« Die biexponentielle Relaxation der longitudinalen Magnetisierung? kann durch
einen monoexponentiellen Verlauf angenéhert werden.

o Im Vergleich zur T1-Relaxationszeit kann von einem schnellen Austausch zwischen
intrakapillarem und extravaskuldrem Wasser ausgegangen werden.

o Der Gewebe-Blut-Verteilungskoeffizient von Wasser iiber das gemessene Gewebe
ist homogen.

2Die Relaxationszeiten der beiden Kompartimente addieren sich zu einer biexponentiellen Relaxation.
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5.2. Messmethoden und Datenauswertung

Damit ergibt sich zur Berechnung der Perfusion (P) [118]:

T
p A ( 1,glob 1) (5.4)

mit A als Gewebe-Blut-Verteilungskoeffizient, T ¢ als T1 von Kapillarblut, 77 g0 als
Ty der Probe bei globaler Inversion und Tj 4 als T der Probe bei schichtselektiver
Inversion.

Die beschriebenen Modelle gehen von einem homogenen Gewebe-Blut-Verteilungskoef-
fizienten und einer homogenen Magnetisierung in den Kompartimenten aus. Dies ist
in dem teilweise sehr heterogenen Tumorgewebe nicht gegeben, was die Genauigkeit
der Messwerte von absoluter Perfusion in diesem Gewebe herabsetzt. Selbst in der
weiflen und grauen Gehirnmasse sind Unterschiede in A gemessen worden [115]. Deshalb
wurden zur korrekten Berechnung von absoluten Perfusionswerten eine Beriicksichtigung
des ortsabhéngigen Gewebe-Blut-Verteilungskoeffizienten sogar innerhalb des gleichen
Gehirngewebes gefordert [120]. Aus diesen Griinden wurde in der vorliegenden Arbeit die
Perfusion nicht als Absolutwert bestimmt, sondern als Relativwert zur Muskelperfusion
angegeben, was stabilere Aussagen tber die Tumorperfusion liefert.

Das verwendete Narkosemittel Isofluran hat einen nur geringen Einfluss auf die Phy-
siologie des Tieres [42], es treten aber abhdngig von der Tiefe der Narkose, die fiir
jedes Tier individuell eingestellt und reguliert wird, Schwankungen in Herzfrequenz und
Blutdruck auf, die sich unmittelbar auf die Perfusion tibertragen. Stress (z.B. durch den
Transport des Tieres) ist ein weiterer Faktor, der die Perfusion bei jedem Tier individuell
beeinflusst. Somit sind die absoluten Perfusionswerte stark abhéngig von dem aktuellen
Zustand des jeweiligen Tieres und kein spezifischer Parameter des Tumors. Da sich die
Parameter des Herz-Kreislauf-Systems auf den kompletten Organismus auswirken, kon-
nen solche Schwankungen herausgerechnet werden. Dazu wird die gemessene Perfusion
des Muskelgewebes als Referenzwert genommen und die Tumorperfusion beziiglich dieses
Wertes in Prozent angegeben. Der Muskel, welcher intaktes, funktionierendes Gewebe
darstellt, hat in jedem gesunden Tier den gleichen Perfusionswert, welcher lediglich
vom Zustand des Organismus (Stress oder Narkose) abhangt. Mit der Berechnung
von relativen Perfusionswerten ist somit eine verldsslichere, aussagekraftigere Angabe
der tumorspezifischen Perfusion unabhangig vom aktuellen Befinden des Wirtstieres
moglich.

5.2. Messmethoden und Datenauswertung

Die Perfusion wird, wie oben beschrieben, aus den Spin-Gitter-Relaxationszeiten bei
globaler bzw. schichtselektiver Inversion berechnet. Da fiir die Inversion und Anregung
unterschiedliche Pulsformen verwendet werden, war eine Untersuchung der Pulsprofile
und deren Einfluss auf die Perfusionsmessung notig.

Idealerweise regen der schichtselektive Inversionspuls und der Anregungspuls genau
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Abbildung 5.3.: Pulsprofile der untersuchten Inversions- und Anregungspulse. Die Profile
der fiir die Messung verwendeten Pulse (der adiabatische Inversionspuls Sech und der
Anregungspuls Hermite) sind rot eingeférbt.

die gleiche Schicht in der Probe an. Dies ist im realen Experiment aber nicht gegeben,
da Nebenkeulen® der Pulse Spins auferhalb der Schicht anregen konnen, was die
Relaxationszeitmessung und damit auch die Perfusionsmesswerte verfalschen kann.
Es muss also die Schichtdicke des selektiven Inversionspulses auf die Schichtdicke
des Anregungspulses angepasst werden. Dazu wurden T1-Messungen an einem Agar-
Phantom bei einer konstanten Anregungsschichtdicke durchgefiihrt. Die Schichtdicke des
Inversionspulses wurde, beginnend bei einer unendlich dicken Schicht (globale Inversion),
so weit reduziert, bis durch den Anregungspuls eine breitere Schicht ausgelesen wird als
durch den Préaparationspuls invertiert wurde. Dies ist in dem Plot der T}-Relaxationszeit
gegen die Inversionsschichtdicke an dem Abknicken der Spin-Gitter-Relaxationszeitkurve
zu erkennen (Abbildung 5.4). Als Inversionsschichtdicke wurde dann der Wert kurz
vor dem Abfallen der Tj-Zeit gewahlt. Somit ist gewéhrleistet, dass ein Unterschied
in T zwischen der Messung bei globaler und selektiver Inversion ausschliefSlich der
Perfusion zuzuschreiben ist. Alle am Messsystem zur Verfiigung stehenden Inversions-
und Anregungspulse wurden hinsichtlich ihres Schichtprofils untersucht. Die besten
Ergebnisse mit den steilsten Flanken und den am wenigsten ausgepragten Nebenkeulen
erzielten dabei der adiabatische Inversionspuls Sech und der Anregungspuls Hermite
(Abbildung 5.3). Fir diese zwei Pulse wurde die optimale Inversionsschichtdicke fiir
eine Anregungsschicht von 1.2mm zu 2.0mm bestimmt (Abbildung 5.4).

Mit den so bestimmten Pulsparametern wurde die Perfusion in einer 1.2mm dicken
Schicht durch das Zentrum des Tumors, orthogonal zum Schienbein der Maus ge-
messen. Die Messmethode erfasst die Perfusion senkrecht durch diese Schicht; die
Perfusion innerhalb der Schicht kann mit diesem Verfahren nicht gemessen werden.
Die Sequenzparameter der segmentierten 77-Messung sind in Tabelle (5.1) aufgefiihrt.
Die Spin-Gitter-Relaxationszeit wurde fir jeden Bildpunkt der globalen und schichts-
elektiven Messungen nach dem in Kapitel (2.1.8) beschriebenen Verfahren berechnet.
T1-Werte mit einer schlechten Giite des Fits wurden verworfen. Aus den gewonnenen

3engl.: side lobes
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Abbildung 5.4.: Bestimmung der optimalen Inversionsschichtdicke eines Sech Pulses bei
einer 1.2mm dicken Anregungsschicht eines Hermite Pulses.

Parameter Wert

Inversionspuls

(Name, Bandbreite, Pulswinkel, Schichtdicke) Sech, 3500Hz, 1807, 1.2mm

Anregungspuls

(Name, Bandbreite, Pulswinkel, Schichtdicke) Hermite, 3500Hz, 10%, 2.0mm

Tr1 (1.Anregung - 1.Anregung

in aufeinanderfolgenden Bildern) 120ms
Tr2 (Inversion - Inversion) 6s
Tr3 ‘(An.regung - Anregung 5 43ms
in einem Segment)
Tg 2.75ms
Segmente 5
Bildmatrix 80 x 80
Field of View 16mm x 16mm
Bildauflosung 200pum x 200pm
Schichtdicke 1.2mm
Anzahl Bilder 40
Anzahl Mittelungen 8
Aufnahmedauer ca. 8min

Tabelle 5.1.: Sequenzparameter der Perfusionsmessung (die Parameter sind in Kapitel
(A.3) beschrieben).
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5. Perfusion

Ti-Karten wurde eine perfusionsgewichtete Karte der gemessenen Probe nach

. Tl,glob - Tl,sel

Pla.u.] T
,5€

(5.5)

erstellt. Dabei ist T 4 die Relaxationszeit bei selektiver und T4 410 bei globaler Inver-
sion. Bildpunkte, die in einer der beiden Ti-Karten verworfen wurden, wurden in der
Perfusionskarte auf den Wert null gesetzt. Ebenso wurden negative Perfusionswerte,
die durch Messwertschwankungen bei geringer oder keiner Perfusion auftreten kénnen,
auf null gesetzt.

Die relative Perfusion, bezogen auf den mittleren Perfusionswert des Muskelgewebes,
wurde fiir die ausgewéhlten Tumor-ROIs? folgendermaBen berechnet:

P
Py =—29L . 100% (5.6)

PMuskel

Phrusker entspricht dem Mittelwert der Perfusion in der Muskel-ROI und Pror der
mittleren Perfusion im kompletten Tumor, der Tumorschale bzw. dem Tumorkern.
Grofle blutfithrende Gefafle mit sehr hohen Perfusionswerten wurden nicht in die ROIs
aufgenommen.

5.3. Ergebnisse

Die gemessenen T7-Karten bei globaler bzw. schichtselektiver Inversion und die daraus
berechnete Perfusionskarte sind fiir einen Tumor der FaDu-Linie in Abbildung (5.5)
dargestellt. Hierbei handelt es sich um den selben Tumor, fiir den die Ergebnisse
der Reoxygenierung in Darstellung (4.7) abgebildet wurden. Die Parameterkarte in
Abbildung (5.5d) stellt nicht die Perfusion in [ml/100g/min| dar, sondern einen Wert,
der proportional zur Perfusion ist. Groflere Blutgeféfie sind deutlich an den sehr hohen
Perfusionswerten, die hier in den weiflen Bereich der Skala iibergehen, zu erkennen.
Diese Geféfle wurden bei der Berechnung der Mittelwerte iiber die einzelnen ROIs
aussegmentiert. Insgesamt ist der Tumor weniger gut perfundiert als das umliegende
Muskelgewebe. Auffallend ist auch, dass im Tumor nur sehr vereinzelt groBere Geféifle
zu erkennen sind. Diese befinden sich vermehrt in den peripheren Bereichen des Tumors.
Dies deutet darauf hin, dass der Tumorkern schlecht mit Sauerstoff und Nahrstoffen
versorgt wird, was die Ursache von Nekrosenbildung darstellt. Solche Nekrosen treten
in grofen Tumoren ab ca. lem verstarkt im Tumorkern auf.

Im Histogramm (5.6) ist die Haufigkeitsverteilung der nach Gleichung (5.5) berechneten
Perfusionswerte, gemittelt iiber das Muskelgewebe, fiir alle untersuchten Tiere dargestellt.
Es ist deutlich zu erkennen, dass die Gewebeperfusion erheblichen Schwankungen
aufgrund von dufleren Einfliissen unterliegt, welche sich auch auf die Perfusion im
Tumor auswirken. Dies bestatigt die Notwendigkeit der hier beschriebenen Normierung

4Es wurden dieselben ROIs wie in der BOLD-Messung (Kapitel 4.2.1) verwendet.
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(a) Th-Karte bei globaler Inversion.
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(c) Ty-gewichtetes, anatomisches Uber- (d) Perfusionskarte in a.u.

sichtsbild (RARE).

Abbildung 5.5.: Abgebildet sind die Ti-Karten bei Pridparation mit einem globalen
(a) bzw. schichtselektiven (b) Inversionspuls. Daraus wurde eine Perfusionskarte (d)
nach Gleichung (5.5) berechnet. In Abbildung (d) ist zu erkennen, dass der Tumorkern
insgesamt schlechter als das umliegende Gewebe perfundiert ist. Die hellen, weisen Punkte
kennzeichnen grofiere, Blut transportierende Geféfle.
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5. Perfusion

Haufigkeit

2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12
mittlere Perfusion im Muskel [a.u.]

Abbildung 5.6.: Haufigkeitsverteilung der gemessenen Perfusionswerte in den untersuch-
ten Tieren, gemittelt iiber das Muskelgewebe des jeweiligen Tieres.

der Tumorperfusion auf die Perfusion im Muskel des jeweiligen Tieres nach Gleichung
(5.6).

Die mittleren normierten Perfusionswerte und Standardabweichungen der untersuchten
Tumorlinien sind in Abbildung (5.7) und Tabelle (5.2) fir die betrachteten Tumor-
ROIs dargestellt. Die Tumorperfusion aller untersuchten Linien liegt unter dem Wert
der mittleren Muskelperfusion, was auch schon in der Literatur beschrieben wurde
[32, 121, 122]. Wie die Reoxygenierungsmessung zeigt auch die Perfusion signifikante
Unterschiede in den einzelnen Tumorlinien: Der UT-SCC-5 Tumor ist mit einer Perfusion
von nur 42% der Muskelperfusion am schlechtesten durchblutet, gefolgt von Tumoren
der XF354-Linie mit einem Wert von knapp 60%. Die Linien FaDu, UT-SCC-8 und
HSC4 weisen eine mittlere Perfusion im Bereich zwischen 68% und 75% auf. Am besten
sind Tumoren der Linie UT-SCC-15 durchblutet. Sie erreichen einen Wert von ca. 93%
der Muskelperfusion.

5.4. Diskussion

Eine Messung von Absolutwerten der Perfusion ist wegen der Heterogenitéit des Ge-
webe-Blut-Verteilungs-Koeffizienten von Wasser im Tumor nicht exakt moglich. Auch
die Schwankungen in der Herz-Kreislauf-Aktivitat aufgrund von Stress und der Tiefe
der Narkose setzen die Aussagekraft von solchen Absolutwerten beim intertumoralen
Vergleich stark herab. Diagramm (5.6) zeigt deutlich, dass die Perfusionswerte im Mus-
kelgewebe, welches bei gleichen Bedingungen bei jedem Tier auch den gleichen mittleren
Perfusionswert aufweisen sollte, signifikanten Schwankungen unterliegen, welche sich
unmittelbar auf die Tumorperfusion tibertragen. Aus diesen Griinden wurden die Perfu-
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Abbildung 5.7.: Mittlere normierte Perfusion und Standardabweichung der untersuchten
Tumorlinien in den einzelnen Tumorregionen.

gemessene Tumor Tumor Tumor
Tumoren komplett Kern Schale

FaDu 7 68.14 £ 16.64 68.76 £ 16.63 66.16 £ 18.73
HSC4 7 74.82 £ 11.58 67.32 £9.70 78.83 &£ 13.52
UT-SCC-5 4 4173 £0.21 3240 £6.66 46.17 & 1.82
5

4

4

Tumorlinie

UT-SCC-8 71.89 £ 8.22 6540 £ 13.40 73.70 £ 6.64
UT-SCC-15 93.01 + 6.66 83.54 £+ 10.37 97.46 &+ 10.18
XF354 59.91 £ 16.12 49.93 £ 15.16 63.42 £+ 17.30

Tabelle 5.2.: Perfusions-Mittelwerte und Standardabweichungen der untersuchten Tu-
morlinien in [%] bezogen auf die Muskelperfusion.
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5. Perfusion

sionswerte der Tumoren in dieser Arbeit als Relativwerte beziiglich des Mittelwertes der
Muskelperfusion angegeben. Diese Normierung stellt prinzipiell eine Division von Tumor-
und Muskelperfusionswerten, bestimmt nach Belle et. al [118] (Gleichung 5.4) dar. Der
T1-Wert von Kapillarblut fallt bei dieser Normierung heraus und muss nicht berechnet
werden. Dagegen wiirde der Gewebe-Blut-Verteilungs-Koeffizient (A) nur herausfallen,
wenn er fiir Muskel- und Tumorgewebe identisch wére, was nicht der Fall ist. Durch das
chaotische Tumorwachstum ist es nicht moglich, einen allgemeingiiltigen mittleren Wert
fiir A im Tumor anzugeben. Die grofiten Abweichungen in A sind zwischen Muskelgewebe
und nekrotischen Tumorgewebe zu erwarten. Allerdings findet in den toten nekrotischen
Arealen ohnehin keine Perfusion mehr statt, so dass diese Bereiche nicht von Interesse
sind. Das vitale Tumorgewebe weist einen Gewebe-Blut-Verteilungs-Koeffizient dhnlich
dem des umliegenden Muskelgewebes auf, aus dem es erwachst. Als Naherung wurde
der Quotient Arumor/Anrusrer auf den Wert eins gesetzt. In den dargestellten Ergebnissen
kann es somit sein, dass die Perfusionswerte, je nach dem im Tumor vorherrschenden A,
tiber- bzw. unterschitzt werden. Aus den Standardabweichungen in Abbildung (5.7) ist
jedoch ersichtlich, dass die Perfusionswerte einer Linie wenig streuen, was nahe legt, dass
die Gewebe-Blut-Verteilungs-Koeffizienten innerhalb einer Linie auch nur wenig streuen.
Ein Vergleich der relativen Tumorperfusionswerte mit den Durchblutungswerten aus
der Histologie in Kapitel (6) zeigt zudem, dass diese Werte gut miteinander korrelieren,
was bedeutet, dass sich die \-Werte auch intertumoral nicht zu sehr voneinander unter-
scheiden. Ein globaler Unterschied des Gewebe-Blut-Verteilungs-Koeffizienten zwischen
Tumor- und Muskelgewebe ist nicht von Bedeutung, da die relativen Perfusionswerte der
einzelnen Tumoren dieselbe konstante Abweichung erhalten wiirden, die beim Vergleich
der Perfusion der einzelnen Tumorlinien herausfallt. Damit konnte bestatigt werden,
dass ein Wert von eins fiir den Quotienten AMrumor/A sy e aussagekriftige Ergebnisse fiir
die relative Perfusion im Tumor liefert.

Mit der Normierung der Tumorperfusion auf den mittleren Perfusionswert im Mus-
kelgewebe ist es moglich, die Tumorperfusion unabhingig vom aktuellen Zustand
des Wirtstieres zu messen. Damit sind verlésslichere und stabilere Aussagen tiber die
Perfusionsunterschiede in Tumoren moglich. Anatomisch weisen Tumoren eine ganze
Bandbreite von anormalem Gefdfiwachstum wie z.B. verengte Gefafle, Ausstiilpungen,
in sich verdrehte Gefifle, arterio-venose Abzweigungen und Plasmakanéle auf. Diese
Abormalitaten sind Griinde fiir die verminderte Perfusion in Tumoren. Eine im Ver-
gleich zu Muskelgewebe herabgesetzte Perfusion im Tumor, wie sie in allen untersuchten
Tumorlinien gemessen wurde, wird in der Literatur durch verschiedene Messverfahren
bestétigt [32, 121, 122]. Zudem konnten signifikante Unterschiede in der Perfusion
zwischen den einzelnen Tumorlinien detektiert werden, die von 41.7% bis 93.0% der
Muskelperfusion reichen. Diese mit der NMR nichtinvasiv erfassten Perfusionswerte
werden in Kapitel (6) mit den Daten aus der Histologie verglichen.
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6. Vergleich der NMR-Messdaten
mit der histologischen
Auswertung

Das Ziel des gemeinsamen Tumorprojektes mit der Technischen Universitat Dresden,
der Universitdt Mainz und der Technischen Universitdt Munchen [3] war es, die Para-
meter des Tumormikromilieus verschiedener standardisierter Xenograft-Tumorlinien
zu erfassen und untereinander zu vergleichen. Damit sollte der Zusammenhang der
einzelnen Parameter untereinander und insgesamt das Mikromilieu des Tumors besser
verstanden werden. Im Vordergrund stand dabei die Untersuchung des Einflusses der
verschiedenen Parameter des Mikromilieus auf die Strahlenempfindlichkeit des Tumors.

Ein konkretes Ziel dieser Arbeit war es, Parameter des Mikromilieus solider Tumoren
nichtinvasiv mit Methoden der NMR zu erfassen, und mit den Daten aus der Histologie,
die an den gleichen Tumorlinien erhoben wurden, zu vergleichen. Als interessante und
vor allem auch direkt beeinflussbare Parameter des Mikromilieus eines Tumors wurden
die Perfusion und Reoxygenierung mit Methoden der Magnetresonanztomographie
untersucht. An den gleichen Tumoren wurde zudem die Laktatverteilung im Tumor
iber die spektroskopische Bildgebung mit der NMR bestimmt [46]. Diese Parameter
wurden mit der Hypoxie (pHF), der perfundierten relativen Gefafifiache (PVA) und
der Tumor-Kontroll-Dosis (TCDsq) verglichen, die an der TU-Dresden histologisch und
iiber Dosis-Wirkungs-Messungen bestimmt wurden.

6.1. Pimonidazol als histologischer Hypoxiemarker

Histologisch wurde die Hypoxie iiber den Marker Pimonidazol bestimmt. Dieser Marker
bindet bei Sauerstoffpartialdriicken unter 10mmHg irreversibel an Membranproteine
der Zellen ohne diese dabei zu zerstoren [43]. Das Messprotokoll zur histologischen
Bestimmung der Hypoxie ist in [44, 123] genauer beschrieben und soll hier nur kurz
zusammengefasst werden: Der Marker wurde der Maus i.p.! (0.1mg/g Korpergewicht der
Maus, verdiinnt in 10mg/ml isotonischer Kochsalzlosung) verabreicht. Daraufhin wurden,
nach Totung, Gefrierschnitte durch das Zentrum des Tumors mit einer Dicke von 10pum
angefertigt. Die Schnitte wurden eine Stunde bei Raumtemperatur getrocknet, in kaltem
Aceton fiir 10min fixiert und dann in PBS? rehydriert. Bei 4°C wurden die fixierten

Nat.: intraperitoneal = in die Bauchhohle.
2engl.: phosphate buffered saline = isotonische Pufferlésung.
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6. Vergleich der NMR-Messdaten mit der histologischen Auswertung

Tumorlinie pHF [%] RVA [%] PF [%] TCDsg [Gy]

CAL33 29.30 1.90 85.90 105.20
FaDu 11.70 3.40 76.50 85.20
HSC4 20.20 1.70 84.50 82.90
UT-SCC-5 35.20 1.60 64.20 117.20
UT-SCC-8 14.20 3.60 68.40 52.10
UT-SCC-15 23.60 2.60 88.20 78.10
UT-SCC-45 18.10 1.70 75.10 45.40

XF354 19.40 2.90 52.00 47.40

Tabelle 6.1.: Histologisch bestimmte Parameter der untersuchten Tumorlinien [44, 45].
pHF = Pimonidazol hypoxische Fraktion pro vitale Tumorfliche, RVA = relative Gefaf-
flache pro vitale Tumorfldche, PF = relative perfundierte Gefidfifliche pro Geféafflache,
TCDsg = Tumor-Kontroll-Dosis von 50% der Tumoren.

Schnitte iiber Nacht in einem polyklonalen Antikérper gegen Pimonidazol inkubiert.
Nach dreimaligem Waschen in PBS wurden die Schnitte im zweiten Antikérper (FITC-
conjugated AffiniPure goatanti-rabbit-IgG absorbed against mouse serum proteins,
Jackson ImmunoResearch, West Grove, PA, USA) 1:150 verdiinnt in 10% BSA3 fiir
eine Stunde bei Raumtemperatur inkubiert. Die Proben wurden erneut gewaschen und
anschliefend mit einem Fluoreszenzmikroskop abfotografiert. Der Fluoreszenzfarbstoff
FITC leuchtet dabei in hypoxischen Arealen griin auf. Nach der Aufnahme wurden die
Schnitte mit Himatoxylin und Eosin gefarbt (HE-Farbung) um vitales von nekrotischem
Gewebe unterscheiden zu kénnen.

Ein Zahlenwert, der den Grad der Hypoxie eines Tumors angibt, ist die Pimonidazol
hypoxische Fraktion (pHF). Die pHF ist die Grofle der griin eingefiarbten Fliache pro
Gesamtflache von vitalem Tumorgewebe; nekrotische Areale werden nicht mit einbezogen.
Fiir die untersuchten Tumorlinien sind die Mittelwerte der gemessenen pHF in Tabelle
(6.1) zusammengefasst.

6.2. Histologische Perfusionsmessung

Die Perfusion lasst sich histologisch mit Hilfe des Markers Hoechst 33342, einem DNA-
Marker, erfassen. Dazu wird dem Wirtstier ca. eine Minute vor zervikaler Dislokation
die Substanz i.v. injiziert. Durch das Blutgefédfisystem verteilt sich der Marker im
Korper und diffundiert durch die Gefiwande in die Zellen des angrenzenden Gewebes.
Der Diffusionsradius ist damit abhingig von der Inkubationszeit des Markers (von
Injektion bis Tod). Durch eine immunhistologische Farbung von Hoechst 33342 lassen

3engl.: bovine serum albumin = Rinderserumalbumin.
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6.2. Histologische Perfusionsmessung

Abbildung 6.1.: VergréBerter Ausschnitt der fluoreszenzmikroskopischen Aufnahme eines
mit Pimonidazol (griin), Hoechst 33342 (blau) und CD31 (rot) markierten FaDu-Tumors.
Blutgefifie in der linken und oberen Hilfte sind nicht perfundiert (keine blaue Einfirbung
um die Gefife).

sich bluttransportierende von verschlossenen Gefafien unterscheiden. Die Blutgefafle
selbst, ob aktiv oder nicht, werden durch Inkubation des Gefrierschnittes mit dem
Marker CD31 rot eingefirbt. Dieser Marker bindet an die vaskuldren Endothelzellen?
der BlutgefdBe. Eine genauere Beschreibung des Messprotokolls ist in [123] zu finden.

Abbildung (6.1) zeigt einen vergrofierten Ausschnitt der bindren fluoreszenzmikrosko-
pischen Aufnahme eines mit Pimonidazol (griin), Hoechst 33342 (blau) und CD31
(rot) markierten FaDu-Tumors. Bei der bindren Darstellung werden Pixel angezeigt,
deren Intensitat einen bestimmten Schwellwert im fluoreszenzmikroskopischen Bild
iiberschreiten. Werte unter dieser individuell festgelegten Schwelle werden nicht darge-
stellt. Wie zu erkennen ist, sind Blutgefafie (rot) in der linken und oberen Hélfte der
Abbildung nicht perfundiert (keine blaue Einfirbung um die Gefafie). Als Zahlenwert
fiir die Perfusion wird nicht wie beim Hypoxiemarker Pimonidazol die gefarbte Fliche
pro vitale Tumorgesamtfliche angegeben. Denn aufgrund der sehr schwer konstant
zu haltenden Inkubationszeit ist dieser Parameter zu ungenau. Als Messwert wird
der relative Flachenanteil von Gefaflen pro Gesamtfliche an vitalem Tumorgewebe
(RVA®) und der Quotient von perfundierter Gefiffliche zur Gesamtfliche der GefiBe
(PF®) in Prozent angegeben. Das Produkt aus RVA und PF ergibt einen Messwert, der
proportional zur Perfusion ist (PVAT). Die Mittelwerte dieser Parameter sind in Tabelle
(6.1) fiir die untersuchten Tumorlinien zusammengestellt.

4Zellen an der Innenseite von BlutgefiBen.
Sengl.: relative vessel area

Sengl.: perfused fraction

Tengl.: perfused vessel area
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6.3. Bestimmung der Tumor-Kontroll-Dosis TCDs

Waichst ein Tumor innerhalb eines Beobachtungszeitraums (meist 120 oder 180 Tage)
nach erfolgter Strahlentherapie nicht weiter, so gilt er als lokal kontrolliert. Die Strah-
lendosis, die notwendig ist, um 50% der Tumoren einer Line lokal zu kontrollieren, wird
TCDs5p genannt und in Gray angegeben. Die TCDs5g-Bestrahlungsdosis hangt dabei
stark von der Bestrahlungsform (z.B. fraktionierte oder einmalige Bestrahlung) ab
[44, 45]; daher wird diese bei TCDsg-Werten immer mit angegeben.

Das Messprotokoll zur Bestimmung der Tumor-Kontroll-Dosis ist in [44] genauer beschrie-
ben und wird hier wieder nur kurz zusammengefasst: Das tumortragende Bein wurde
lokal mit 200kV Roéntgenstrahlung (0.5mm Cu, 1Gy/min) bestrahlt. Die fraktionierte
Bestrahlung erfolgte in jeweils 30 Sitzungen iiber einen Zeitraum von sechs Wochen.
Dabei wurden insgesamt 6-8 (je nach Resistenz der Tumorline) Gesamtdosen von 30, 40,
50, 60, 72.5, 85, 100, 130 und 160Gy wahrend der sechs Wochen verabreicht. Es wurden
zwoOlf Tiere pro Dosisgruppe und Tumorlinie untersucht. Die Tumorgréfie wurde nach
der sechswochigen Bestrahlung 120 Tage lang beobachtet. Direkt nach der Strahlen-
therapie nimmt das Tumorvolumen ab. Wenn wéhrend des Beobachtungszeitraums die
Tumorvolumenkurve nach dieser Senke an drei aufeinanderfolgenden Messtagen anstieg,
galt der Tumor als nicht kontrolliert. Die Anzahl kontrollierter Tumoren (in %) gegen
die Gesamtdosis wurde fiir jede Tumorlinie an ein Dosis-Wirkungs-Modell angefittet
und daraus die TCDs( berechnet [45]. Die Ergebnisse sind in Tabelle (6.1) dargestellt.

6.4. Vergleich der NMR-Messung mit
histologischen Daten

Die mit der NMR und Histologie erfassten Daten wurden auf zwei Arten miteinander
verglichen. Zum Einen wurden die Intensitatsverteilungen der Messwerte in den Parame-
terkarten raumlich miteinander korreliert. Zum Anderen wurden die Mittelwerte zweier
Parameter fiir die untersuchten Tumorlinien in einem Streudiagramm gegeneinander
aufgetragen und deren Korrelation berechnet.

Einige Tumoren wurden mit den Methoden der NMR und der Histologie untersucht.
Damit ist es moglich, die Parameterkarten der Reoxygenierung, Perfusion und Lak-
tatverteilung untereinander und mit den histologischen Daten pHF, Perfusion und
GefaBdichte raumlich zu korrelieren. Dazu wurden die Karten tiber ein morphologisches
Ubersichtsbild (RARE-Aufnahme) des tumortragenden Miusebeines gelegt. Da die
NMR-Karten eine geringere Auflésung als die histologischen Parameterkarten haben,
wurden mit dem Bildbearbeitungsprogramm Adobe Photoshop CS4 (Adobe Systems
Incorporated, San Jose, CA, USA) die Karten auf die Grofile des Tumors skaliert. Bei
der Anfertigung der histologischen Schnitte wurde darauf geachtet, dass die Schicht
aus der gleichen Ebene wie die NMR-Messschicht stammt (senkrecht zum Schienbein
durch das Zentrum des Tumors). Die rdumliche Korrelation der Parameter diente zur
Validierung der in vivo NMR-Messmethoden. Damit konnte iiberpriift werden, ob die
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NMR-Messung die gleichen Aussagen in denselben Tumorregionen treffen kann, wie die
Histologie und ob sie in direkten Zusammenhang miteinander stehen. Diese Korrelation
ist fiir den Parameter TCDjg, der keine raumlichen Informationen enthélt, sondern
einen globalen Parameter des kompletten Tumors darstellt, nicht moglich.

Eine raumliche Korrelation der Parameterkarten kann zwar validieren, dass die nichtin-
vasiven NMR-Messmethoden die gleichen Aussagen wie die Histologie treffen kann,
allerdings kann damit kein Wert angegeben werden, der beschreibt, wie gut die Para-
meter miteinander korrelieren und ob diese Korrelation evtl. nur zufallig ist. Auch sind
charakteristische Unterschiede eines Parameters zwischen den untersuchten Tumorlinien
alleine aufgrund der Parameterkarten nur schwer erkennbar. Deshalb wurden die Mit-
telwerte der Parameter fiir jede Tumorline berechnet. Betrachtet wurde dabei immer
der komplette Tumor. Diese Mittelwerte wurden fiir zwei Parameter, deren Korrelation
untersucht werden sollte, fiir die einzelnen Tumorlinien in einem Streudiagramm aufge-
tragen und der Korrelationskoeffizient (R, Pearson Korrelation) und die Signifikanz (p,
zweiseitiger Signifikanztest) berechnet.

6.5. Ergebnisse

In den Abbildungen (6.2) und (6.3) sind die gemessenen Parameterkarten fir einen
Tumor der Linie UT-SCC-15 bzw. XF354 dargestellt. Zur Erleichterung der Orientierung
sind die Histologie-Karten einer hoch aufgelésten morphologischen NMR-Ubersichtsauf-
nahme iiberlagert. Der hellere Tumor in der oberen Hilfte des Ubersichtsbildes hebt sich
deutlich von dem etwas dunkleren Muskelgewebe ab. Die sehr hellen Strukturen inner-
halb des Tumors weisen auf einen erhohten Wassergehalt hin, was auf nekrotisches oder
zystisches Gewebe in diesen Arealen zuriickzufithren ist. Der Vergleich der histologischen
und NMR-Parameterkarten zeigt eine gute rdumliche Korrelation. Hohe Perfusionswerte
wurden sowohl mit dem histologischen Messverfahren (blau in Abbildung 6.2c und 6.3c)
als auch mit der NMR (Abbildung 6.2d und 6.3d) fast ausschlielich in den Randberei-
chen des Tumors gemessen. Hypoxische Areale, die im Histologiebild griin eingefarbt
sind (Abbildung 6.2¢ und 6.3c), korrespondieren mit den Tumorbereichen, die von
einen Atemgaswechsel zu Carbogen profitierten (griin in den Reoxygenierungsbildern,
Abbildung 6.2b und 6.3b) und dadurch besser mit Sauerstoff versorgt werden. Auf dem
histologischen Bild ist zu erkennen, dass in dem Bereich, in dem die hellen Areale im
Tumor auf dem RARE-Ubersichtsbild auftreten, keine Marker detektiert wurden. Dies
bestétigt, dass es sich hierbei um nekrotisches bzw. zystisches Tumorgewebe handelt,
das keine perfundierten Gefafie mehr besitzt.

Abbildung (6.4) zeigt die Streudiagramme jeweils zweier miteinander korrelierter Pa-
rameter. Die Namen der Tumorlinien sind in blauer Schrift neben den Datenpunkten
angegeben. Die Regressionsgerade ist als rote Linie eingezeichnet. Oben links in den
Diagrammen sind der Wert der Pearson-Korrelation und die Signifikanz angegeben.
Die dargestellten Daten aus den NMR-Messungen und der Histologie stammen von
unterschiedlichen Tumoren, aber aus jeweils der gleichen Tumorlinie. D.h. die Daten
wurden nicht immer an denselben Tieren erhoben.
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Abbildung 6.2.: Parameterkarten eines Tumor der Linie UT-SCC-15. (a) RARE-
Ubersichtsbild des Tumors und Unterschenkels der Maus. (b) Mit NMR gemessene
Reoxygenierung und darunter die Perfusion (d). (c) Ergebnisse der histologischen Unter-
suchung (griin = Hypoxie, rot = Geféfe, blau = Perfusion).
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(c) Der RARE-Aufnahme iiberlagertes Bi- (d) Perfusionskarte des Tumors und Mus-
nédrbild der Histologiemarker-Verteilung. kelgewebes.

Abbildung 6.3.: Parameterkarten eines Tumor der Linie XF354. (a) RARE-
Ubersichtsbild des Tumors und Unterschenkels der Maus. (b) Mit NMR gemessene
Reoxygenierung und darunter die Perfusion (d). (c) Ergebnisse der histologischen Unter-
suchung (griin = Hypoxie, rot = Geféifle, blau = Perfusion).
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Abbildung 6.4.: Korrelationen der untersuchten Parameter. Die Pearson Korrelation
(R) und die Signifikanz (p) sind oben links in den Diagrammen angegeben. Die Regressi-
onsgerade ist als rote Linie dargestellt. Die Namen der Tumorlinien sind in blauer Schrift
neben den Datenpunkten angegeben.



6.6. Diskussion

Aus Diagramm 6.4a ist zu erkennen, dass die Tumorlinien eine starke Korrelation
(R=0.71, p=0.049) zwischen der Laktatkonzentration und dem Reoxygenierungsvermo-
gen aufweisen. Laktat entsteht bei der anaeroben Glycolyse, wie sie in hypoxischem
Gewebe auftritt, aber auch unabhéngig von der Sauerstoffkonzentration durch den
gestorten Metabolismus in Tumorzellen (Warburg Effekt [35]). Diagramm 6.4b zeigt
eine hohe Korrelation mit deutlicher Signifikanz zwischen der Reoxygenierung und der
histologisch bestimmten Pimonidazol hypoxischen Fraktion (R=0.74, p=0.036). Eine
relativ gute Ubereinstimmung besteht zwischen der mit NMR bestimmten Perfusion
und der mit der Histologie ermittelten perfundierten Geféaf3fliche (R=0.63, p=0.183,
Abbildung 6.4d). Aufgrund der niedrigen Anzahl der Datenpunkte ist die Signifikanz
nicht ganz so hoch wie bei den anderen Korrelationen. Interessanterweise konnte kei-
ne Korrelation zwischen Perfusion und Reoxygenierung festgestellt werden (R=-0.41,
p=0.317, Abbildung 6.4c). Die Pearson Korrelation zwischen der Reoxygenierung und
der TCD3 liegt bei 0.64 (p=0.088, Abbildung 6.4e).

6.6. Diskussion

Es ist weitestgehend anerkannt, dass der zum Teil nur méaflige Erfolg von Mafinahmen
gegen die Tumorhypoxie auf die Heterogenitat in der Patientenauswahl und das Fehlen
von effizienten Pradikatoren fiir die Patientenauswahl zuriickzufiihren ist. Daher besteht
ein grofles Interesse daran, radiobiologisch relevante Parameter nichtinvasiv messen
zu konnen. In dieser Arbeit wurden die Reoxygenierung und Perfusion mit Methoden
der NMR nichtinvasiv erfasst und mit den Daten aus der Histologie von Tumoren der
gleichen Linien verglichen.

Die rdaumliche Uberlagerung der Parameterkarten konnte bestéitigen, dass die nichtinva-
siven Messmethoden der NMR die gleichen Aussagen treffen konnen wie die Histologie.
Trotz der unterschiedlichen Auflésung und Messschichtdicken (Histologie: 10pm; NMR:
0.6 - 1.2mm) der Messverfahren ist eine gute Ubereinstimmung der Parameterkarten zu
erkennen.

Erhohte Perfusionswerte traten hauptséachlich in den Randbereichen der Tumoren auf.
Dort waren durch den Marker Hoechst auch die meisten perfundierten Geféfie in der
Histologie vorzufinden. In dem Randbereich profitiert der Tumor von der geordneten
Vaskularisation des gesunden umliegenden Muskelgewebes, welches den Tumor mit
versorgt. Durch die erhohte Angiogenese im Tumor [124] kénnen von dem intakten
vaskuldren Netzwerk Geféfle in den Tumor abgezweigt werden. Nekrotische Areale traten
hauptsachlich im Zentrum des Tumors und in der dem Muskelgewebe abgewandten
Tumorseite auf. Dort ist der Tumor durch die chaotische Vaskularisation unzureichend
mit Sauerstoff und Néahrstoffen versorgt, und das Gewebe stirbt ab. Die gute Korrelation
der NMR-Perfusionsmessung mit der histologisch bestimmten perfundierten Gefafifliche
(Abbildung 6.4d) bestétigt, dass sich die hier vorgestellte Methode der Normierung auf
die Muskelperfusion als Parameter zur Messung der Tumorperfusion sehr gut eignet.
Durch die Normierung wird der Parameter unabhéngig von &dufleren Einfliissen die
die Physiologie verandern kénnen und liefert Messwerte, die ausschliefllich auf die
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Eigenschaften des untersuchten Tumors zuriickzufiihren sind. Wie in der Literatur
beschrieben [32, 121, 122], liegen die gemessenen Perfusionswerte aller Tumoren unter
dem von Muskelgewebe. Aus den histologischen Untersuchungen liegen keine Daten tiber
die Muskelperfusion vor, die mit den NMR-Werten verglichen werden kénnen. Inter-
essanterweise lasst sich keine Korrelation zwischen der histologisch oder mit der NMR
bestimmten Perfusion und der Reoxygenierung feststellen. Auch die TCDj5q korreliert
nicht mit der Perfusion. Es wéare zu erwarten, dass Tumoren, die gut perfundiert sind
auch besser reoxygeniert werden konnen, da der Sauerstoff leichter in die hypoxischen
Bereiche transportiert werden kann. Andererseits sind Tumoren, die gut durchblutet
sind, kaum hypoxisch und reagieren somit bei gleicher Metabolisierungsrate auch nur
wenig auf den Atemgaswechsel.

Pimonidazol bindet vornehmlich an Zellen mit chronischer Hypoxie und nur in Rand-
bereichen von chronischer Hypoxie auch an Zellen mit akuter Hypoxie [125]. Der
BOLD-Effekt misst die Reoxygenierung jedoch unabhéngig von der Art der Hypoxie.
Dennoch ist eine gute raumliche Korrelation zwischen den mit Pimonidazol hypoxisch
markierten Tumorbereichen und der Reoxygenierungskarte zu erkennen (Abbildung 6.2
und 6.3). Hohe Reoxygenierungswerte wurden hauptsichlich in Pimonidazol positiven
Bereichen gemessen. D.h. ein Atemgaswechsel auf Carbogen kann den Sauerstoffpartial-
druck in hypoxischem Gewebe erhohen und damit die Strahlenresistenz des Tumors
senken. Dies ist auch in der Korrelation zwischen der pHF und der Reoxygenierung (Ab-
bildung 6.4b) ersichtlich: Tumoren mit einem hohen hypoxischen Gewebeanteil kénnen
besser durch Beatmung mit Carbogen reoxygeniert werden, als Tumoren, die relativ gut
mit Sauerstoff versorgt werden (siehe Kapitel 4.2.3). Insgesamt ist die Reoxygenierungs-
antwort iiber den Tumor sehr heterogen verteilt, was auch von anderen Arbeitsgruppen
beobachtet werden konnte [43, 87, 88]. In den Reoxygenierungskarten sind ausgepréigte
Tumorbereiche zu erkennen, die einen negativen Reoxygenierungswert aufweisen. Es
kann vorkommen, dass einzelne Tumorareale von einem Atemgaswechsel profitieren,
benachbarte Bereiche aber gleichzeitig schlechter mit Sauerstoff versorgt werden. So ist
z.B. in Abbildung (6.3) zu erkennen, dass der hypoxisch markierte Bereich unten links
im Tumor (Abbildung 6.3c) durch den Gaswechsel zu Carbogen noch schlechter mit
O2 versorgt wird (Abbildung 6.3b). Damit stellt sich die Frage, ob eine Erhohung der
Strahlensensitivitat in den Bereichen mit positiver Reoxygenierung die Erhéhung der
Strahlenresistenz in Bereichen mit negativer Reoxygenierung aufhebt. Zu beachten ist,
dass der Parameter Reoxygenierung nur Differenzen des Sauerstoffpartialdrucks anzeigt.
Es ist also moglich, dass Tumorgewebe, das positiv auf die Erhohung des Sauerstoffge-
haltes in der Atemluft reagiert, immer noch unterhalb des strahlenbiologisch kritischen
Schwellenwertes von 10mmHg liegt. Die Korrelation der Reoxygenierung mit der TCDs5g
(Abbildung 6.4e) bestatigt jedoch, dass Tumoren, die eine erhéhte Strahlenresistenz
aufweisen, auch gut reoxygeniert werden kénnen. Dies legt den Schluss nahe, dass die
radiobiologische Sensitivitat strahlenresistenter Tumoren durch einen Atemgaswechsel
erhoht wird. Zudem kann davon ausgegangen werden, dass Tumoren, die insgesamt
eine deutlich positive Reoxygenierung zeigen, auch eine erhéhte Strahlensensitivitét
aufweisen. Denn der Sauerstoffgehalt im Tumor, welcher eine wichtige Rolle in der
biologischen Wirkung der ionisierenden Strahlung spielt (siehe Kapitel 2.2.2), wird
angehoben.
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Eine gute Korrelation liel sich zwischen den Parametern Laktatkonzentration und
Reoxygenierung, die an denselben Tieren gemessen wurden, feststellen (Abbildung
6.4a). Laktat entsteht u.a. bei der anaeroben Glycolyse, die in hypoxischen Tumoren
auftritt. Die verwendete Messmethode zur Bestimmung der Laktatkonzentration misst
nur das freie Laktat. Uber den Anteil an gebundenem Laktat kann sie keine Aussagen
treffen [46]. Der hier gefundene Zusammenhang bestétigt, dass das freie Laktat mit der
Reoxygenierbarkeit der Tumoren skaliert. D.h. ein hypoxischer Tumor, der mehr freies
Laktat produziert, wird durch Beatmung mit Carbogen besser mit Sauerstoff versorgt.

Zusammenfassend lasst sich Folgendes festhalten: Die Perfusionsmessung mit der hier
vorgestellten Normierung stellt einen robusten Parameter zur Erfassung der Tumor-
perfusion unabhéngig von dufleren, die Physiologie beeinflussenden Storfaktoren dar.
Damit sind die Perfusionswerte nur noch abhéngig von der Morphologie und Physiologie
des untersuchten Tumors. Die Reoxygenierung stellt einen prédikativen Parameter zur
nichtinvasiven in vivo Abschétzung der Strahlensensitivitdt von Tumoren dar. Weiterhin
kann individuell untersucht werden, ob der zu behandelnde Tumor durch Beatmung
des Patienten mit Carbogen-Gas besser oxygeniert wird und somit weniger strahlen-
resistent ist. Dies muss in weiteren Studien bei Bestrahlung unter Carbogenatmung
untersucht werden. Zudem miissen die hier vorgestellten Messverfahren auf klinische
Tomographen tbertragen werden, was durch die hoheren Sicherheitsrichtlinien und
den damit verbundenen Einschrankungen in der applizierbaren HF-Sendeleistung pro
Zeiteinheit (SAR-Limitierung®) eine Herausforderung an die Portierung stellt. Die
Methoden miissen fiir diese Gerdate optimiert werden, um die durch die niedrigere
Feldstérke der klinischen Geréte (meist 1.5 oder 3T) bedingte hohere Messzeit und
geringere Auflésung auf einem dem Patienten zumutbaren und dennoch brauchbaren
Niveau zu halten. Insgesamt stellen diese Parameter eine vielversprechende Moglichkeit
zur nichtinvasiven Untersuchung des Tumormikromilieus und damit verbunden einer
individuellen Abstimmung der Strahlentherapie auf den Patienten vor der Behandlung
dar.

8SAR. (spezifische Absorptionsrate): Ein Maf fiir die Absorption von elektromagnetischen Feldern in
biologischem Gewebe.
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7. Berechnung von
Relaxationszeiten iiber
Pulsprogrammsimulationen

Die quantitative Bildgebung in der NMR bietet eine Reihe von Moglichkeiten, biologische
Phanomene und Vorgénge zu untersuchen. Deshalb wurden in den letzten Jahren
grofle Anstrengungen unternommen, moglichst effiziente Methoden zur quantitativen
Erfassung der verschiedenen Relaxationsparameter zu entwickeln. Die meisten dieser
Messmethoden setzen voraus, dass das Signal vor einer erneuten Anregung vollsténdig
zum thermodynamischen Gleichgewicht zuriick relaxiert ist, und dass die Messpunkte
zeitlich aquidistant akquiriert wurden, um die Relaxationskurve analytisch anfitten zu
koénnen.

Im Folgenden wird eine Fitmethode beschrieben, die es erméglicht, Relaxationszeiten aus
Messdaten zu berechnen, die mit einer zeitlich nicht dquidistant geschalteten Pulsfolge
akquiriert wurden. Damit ist auch die Limitierung, dass das Signal gegen einen statio-
naren Gleichgewichtswert relaxieren muss, bevor eine erneute Anregung erfolgen darf,
aufgehoben. Der implementierte Fitalgorithmus wurde zur Relaxationszeitberechnung
einer neuen NMR-Sequenz verwendet. Diese Sequenz erlaubt es, die Relaxationszeiten
Ty und 75 in einer Akquisition simultan zu erfassen. Die dazu benotigte Messzeit ist
die gleiche, wie die einer herkdbmmlichen Inversion-Recovery-Methode zur Bestimmung
der T}-Relaxationszeit. In der Literatur sind zwar Methoden zur gleichzeitigen Bestim-
mung von 77 und 73 beschrieben [126, 127], aber entweder miissen dabei zusitzlich
Anregungswinkel-Karten (Flipwinkel-Karten) gemessen oder aus anderen, zusétzlich zu
akquirierenden Messparametern berechnet werden, was die Messzeit erhoht. Die hier vor-
gestellte Methode bendtigt keine Flipwinkel-Karten, um die korrekten Relaxationszeiten
berechnen zu kénnen.

Im ersten Teil dieses Kapitels wird der Fitalgorithmus zur Berechnung der T7-Zeit
beschrieben. Dabei wird der Einfluss verschiedener Faktoren auf die Stabilitat des
Algorithmus untersucht und mit einer Standardmethode zur 71-Zeit-Bestimmung, der
Deichmann-Methode, verglichen. Im zweiten Teil wird die Fit- und Messmethode
erweitert um die gleichzeitige Messung der Relaxationszeiten 77 und 735 zu erméglichen.
Die Stabilitat und Genauigkeit dieser kombinierten Messmethode wird in Simulationen,
Phantom- und in vivo-Messungen untersucht.
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7.1. Grundlagen

Um ein NMR-Signal aus einer Probe in einem statischen Magnetfeld zu erhalten, miis-
sen die Spins aus ihrer Gleichgewichtsposition ausgelenkt werden. Dies passiert durch
resonante Einstrahlung von Hochfrequenz-Pulsen senkrecht zum By-Feld iiber eine
Sendespule, welche zugleich auch als Empfangsspule dient. Dazu wird durch die Spule
ein charakteristisches Bi-Feld im Probenvolumen induziert, welches, bedingt durch
den Aufbau des Resonators und den Eigenschaften der Probe, rdumlichen Variationen
unterworfen ist. Wenn also die Spins in einer Probe durch Einstrahlen eines definierten
HF-Pulses um einen Winkel ausgelenkt werden, so variiert dieser Winkel iiber das Pro-
benvolumen abhéngig von der Bj-Feldverteilung der Spule (der Anregungswinkel ist pro-
portional zur eingestrahlten Bj-Feldstirke: a = [~B;dt). Diese Flipwinkel-Variationen
konnen zu Bildartefakten und Fehleinschétzungen bei der Berechnung von Relaxations-
zeiten fithren. Ein Birdcage-Resonator am 17.6T Tomographen hat typischerweise eine

maximale Flipwinkel-Variation von ca. +25% iiber das Probenvolumen®.

Bei der Beschreibung der grundlegenden Methoden zur Erfassung von 13- bzw. T5-
Relaxationszeiten in den Kapiteln (2.1.8) und (2.1.9) wurde auf den Einfluss der
Flipwinkelverteilung auf die Fitwerte nicht ndher eingegangen. Zur Akquisition der
T1-Zeit wurde eine Inversion-Recovery-Snapshot-FLASH Sequenz nach Deichmann et
al. [27] verwendet. Diese Methode nutzt fast den kompletten dynamischen Bereich der
Magnetisierung von — M bis +My aus, was eine hohe Stabilitit des Fits gewahrleistet.
Das Signal kann dabei aber nicht ungestort nach +Mj relaxieren, da durch die sukzes-
sive HF-Einstrahlung in den FLASH-Auslesemodulen immer wieder Magnetisierung
aus der longitudinalen in die transversale Ebene transferiert wird. Abhéngig von der
T1-Relaxationszeit, dem Anregungswinkel und der Repetitionszeit der FLASH-Module
relaxiert das Signal gegen einen niedrigeren Gleichgewichtswert? +M¢. Damit ist die
Berechnung der T1-Zeit abhéngig von der Flipwinkelverteilung und dem Bj-Feld der
Spule. Deichmann hat jedoch gezeigt, dass fiir Anregungswinkel kleiner als ca. 8° die
T1-Relaxationszeiten ndherungsweise unabhéngig vom Anregungswinkel in der Probe
berechnet werden konnen (siehe Gleichung 2.30). Der am Tomographen eingestellte Flip-
winkel muss jedoch noch kleiner gewahlt werden, um trotz der Bi-Feld-Inhomogenitat
der Sendespule im kompletten Probenvolumen unter der 8°-Flipwinkelgrenze zu blei-
ben. Der Nachteil solch kleiner Flipwinkel ist, dass nur wenig Signal zur Abtastung
der Relaxationskurve angeregt werden kann, was ein niedriges SNR und eine erhohte
Ungenauigkeit im Fit zur Folge hat. Werden jedoch groflere Flipwinkel gewahlt, so ist
die Naherung nach Deichmann nicht mehr giiltig und die berechneten 77-Werte werden
schnell unterschatzt. Abbildung (7.1) zeigt die nach Deichmann berechneten 77-Werte,
fir simulierte Relaxationsdatensatze, deren Anregungswinkel in den FLASH-Modulen
zwischen 1° und 89° liegen.

Diese Limitierung auf kleine Flipwinkel und zeitlich aquidistante Pulsfolgen lasst sich

! Der 38mm-Birdcage-Resonator, der fiir die in vivo Untersuchungen in dieser Arbeit verwendet wurde,
hatte eine Flipwinkel-Variation von weniger als +5% iiber den Tumor-Messbereich.

2Das Signal relaxiert nur gegen einen Gleichgewichtswert +M;g, wenn die Anregungspulse der FLASH-
Module zeitlich dquidistant geschaltet werden.
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Abbildung 7.1.: Ti-Werte berechnet nach Deichmann (griine Linie). Es wurden T}-
Relaxationskurven mit Anregungswinkeln der FLASH-Module zwischen 1° und 89° simu-
liert und nach der Deichmann-Methode gefittet. Der Soll-T1-Wert liegt bei 1500ms und
ist durch die unterbrochene blaue Linie dargestellt. Ab einem Anregungswinkel von ca.
10° werden die Ty-Werte stark unterschétzt (Die Abweichung bei 11.5° betrégt tiber 1%).

durch die im Folgenden vorgestellte Fitmethode umgehen. Dabei wird das Pulsprogramm
simuliert und die Parameter 77 und My angepasst, so dass der simulierte Verlauf den
gemessen moglichst genau wiedergibt.

7.2. Simulation der T;-Messung

Zur Aufnahme des Messsignals wird die in Kapitel (2.1.8) beschriebene Inversion-
Recovery-Snapshot-FLASH Sequenz (IR-FLASH) verwendet. Die Zeitpunkte, zu denen
der Inversionspuls und die Anregungspulse der FLASH-Module geschaltet werden,
und deren Flipwinkel, sind im Pulsprogramm angegeben und bekannt. Damit kann
der Signalverlauf der Magnetisierung wéhrend der Abarbeitung des Pulsprogramms
nachgebildet werden. Die Simulation besteht im Wesentlichen aus drei Einheiten, die
zusammengesetzt das Pulsprogramm wiedergeben:

Signal-Einheit: Diese Einheit dient zur Berechnung des T5-Zerfalls. Sie beschreibt
das gemessene Signal in der transversalen Ebene (5;,) nach einem Anregungspuls.

Myy = M, sin ()
T (7.1)
Sy = Myy exp (—E)

Mit M, der longitudinalen Magnetisierung vor dem Anregungspuls eines FLASH-Moduls,
a dem Flipwinkel, M, der Transversalmagnetisierung, Tr der Echozeit und der 75-
Relaxationszeit. Abbildung (7.2) stellt diese Einheit schematisch dar.

Relaxations-Einheit: Wiahrend der Zeitdauer dieser Einheit relaxiert die longitudinale

85



7. Berechnung von Relaxationszeiten iiber Pulsprogrammsimulationen

transversale Magnetisierung [a.u]
N N N
Iy (2] [e2}

N
N

1
Magn. Verlauf ohne Relaxation
H=——Magn. Verlauf mit Relaxation

N
o

1 1 1
2 4 6 8 10 12
Zeit [ms]

o

Abbildung 7.2.: Schematische Darstellung der Signal-Einheit. Die Einheit erstreckt sich
iiber den Bereich zwischen den zwei senkrechten gestrichelten Linien. M, entspricht dem
Wert auf der roten Kurve zum Zeitpunkt der ersten gestichelten Linie, Sg, dem Wert auf
der roten Kurve zum Zeitpunkt der zweiten gestrichelten Linie.

Komponente des Signals ungestort in Richtung des thermodynamischen Gleichgewichts
M.

t
M, = Mo+ (M, — M) exp <_T> (7.2)

1
Mit M’ der Magnetisierung nach und M, der Magnetisierung zu Beginn dieser Einheit,
t der Zeitdauer dieser Einheit und der 73-Relaxationszeit. In Abbildung (7.3) ist die

Relaxations-Einheit schematisch dargestellt.

Puls-Einheit: In dieser Einheit wird der Einfluss eines Pulses auf die Magnetisierung
simuliert. Als Naherung erster Ordnung wurde davon ausgegangen, dass sich die Ma-
gnetisierung linear wihrend der Pulsdauer verindert3. Die longitudinale Relaxation der
Spins wihrend des Anliegens eines Pulses wird in diesem Modell mit beriicksichtigt.

M., =M, cos(«)

(M- + M.,) ¢
(7.3)
M.+ M
AMZ:M,ZT—( -+ M)

2
M. = M., +AM,

Mit M., der Magnetisierung nach dem Anregungspuls mit Flipwinkel o und der
Magnetisierung M, vor dem Puls. M, beschreibt die absolute Spin-Gitter-Relaxation

3Der tatsichliche Verlauf hingt von der Art des Pulses (Frequenz- und Phasenverlauf) ab.
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Abbildung 7.3.: Schematische Darstellung der Relaxations-FEinheit. Die Einheit erstreckt
sich tiber den Bereich zwischen den zwei senkrechten gestrichelten Linien. M, entspricht
dem Wert auf der roten Kurve zum Zeitpunkt der ersten gestichelten Linie, M| dem Wert
auf der roten Kurve zum Zeitpunkt der zweiten gestrichelten Linie. Als My wurde in
dieser Darstellung 100 gewéhlt.

der Magnetisierung wahrend der Pulsschaltdauer (lineare Naherung). AM, beschreibt
die insgesamte Anderung der Magnetisierung hervorgerufen durch die Spin-Gitter-
Relaxation wihrend des Anregungspulses. M. gibt die Magnetisierung nach dem Puls
inklusive Relaxation wahrend des Anliegens des Pulses an. Die schematische Darstellung
zu dieser Einheit ist in Abbildung (7.4) zu finden. Darin entspricht die cyan gefarbte Linie
der linearen Niherung fiir die Anderung der Magnetisierung wihrend der Pulsdauer.
Daraus resultiert eine mittlere Magnetisierung wéahrend der Dauer des Pulses, die
als griine Linie dargestellt ist, und als Referenzmagnetisierung zur Berechnung der
Relaxation wihrend der Pulsdauer dient (M:+Mzp)/2. Die Magnetisierung am Ende
des Pulses wird schliellich um die T7-Relaxation wahrend des Pulses (orangene Linie)
korrigiert (AM.).

Diese drei Einheiten mit den aus der Messsequenz bekannten Parametern «, t und Tg
werden so kombiniert, dass sie das IR-FLASH Pulsprogramm nachbilden (Abbildung 7.5)
und das aufgenommene Signal simulieren konnen. Die gesuchte Relaxationszeit T sowie
My werden durch Minimierung der Summe der kleinsten Fehlerquadrate zwischen dem
Betrag der komplexen Messdaten und dem simulierten Signalverlauf bestimmt?. Diese
Optimierung wird im Folgenden als Simulations-Fit bezeichnet. Im Anhang (A.7) ist
der Ablauf der Simulation und des Fits in einem Struktogramm schematisch dargestellt.

4Als Minimierungsalgorithmus wurde das Downhill-Simplex-Verfahren [29] verwendet.
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Abbildung 7.4.: Schematische Darstellung der Puls-Einheit. Die Einheit erstreckt sich
tiber den Bereich zwischen den zwei senkrechten gestrichelten Linien. M, entspricht
dem Wert auf der cyan gefidrbten Kurve zum Zeitpunkt der ersten gestichelten Linie,
M., dem Wert auf der cyan gefirbten Kurve zum Zeitpunkt der zweiten gestrichelten
Linie. (Mz+sz)/2 entspricht der griinen Linie. M, dem Wert auf der blauen Kurve zum
Zeitpunkt der zweiten gestrichelten Linie. AM, ist zwei mal als kurze senkrechte orangene
Linie eingezeichnet. M. entspricht dem Wert auf der roten Kurve zum Zeitpunkt der
zweiten gestrichelten Linie. Als My wurde in dieser Darstellung 100 gewéhlt.

FLASH-Modul
I ]
f 1
Inversionspuls Anregungspuls Echo Anregungspuls Echo
a A\ £\, a A\ Y . PN -
longitudinale
Magnetisierung | Relaxations-Einheit
transversale ( _. .
Magnetisierung { Signal-Einheit

Abbildung 7.5.: Schematische Darstellung eines IR-Pulsprogramms mit den einzelnen
Einheiten der Simulation. Die Puls- und Relaxationseinheiten dienen zur Beschreibung
der longitudinalen Magnetisierung. Mit der Signaleinheit wird die in die transversale

Ebene transferierte Magnetisierung ausgelesen.
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Parameter Wert
Zeit zwischen Mitte Inversionspuls 12.5ms
und Mitte erstem Anregungspuls
Lt i Ve Brerionnls
Echozeit 2.75ms
T1-Relaxationszeit 1500ms
T5-Relaxationszeit 30ms
My 1000
Inversionswinkel 180°
Inversionspulsdauer Sms
Anregungswinkel 10°
Anregungspulsdauer 1.5ms
Anzahl an Messpunkten 16

Tabelle 7.1.: Sequenzparameter der kiinstlich generierten Datensétze, soweit sie nicht in
den jeweiligen Untersuchungen variiert werden.

7.2.1. Flipwinkelvariationen

Um die Stabilitat des Fitalgorithmus beziiglich der Flipwinkelvariationen zu untersuchen,
wurden kiinstliche T7-Relaxationsdatenséitze mit bekanntem 77 erstellt und mit dem
Algorithmus gefittet. Die Ergebnisse wurden mit den Soll-Werten und den Resultaten
des Fits nach dem Deichmann-Verfahren an die gleichen Datensétze verglichen. Als Soll-
T1-Wert wurde 1500ms gewahlt, was ungefahr dem Wert von Tumorgewebe bei 17.6T
entspricht. Das im Folgenden untersuchte Verhalten der Fit-Algorithmen ist unabhéngig
vom hier beispielhaft gewahlten Soll-T7-Wert; die Kurven und Zeitachsen waren lediglich
anders skaliert, die Aussagen bleiben dabei aber dieselben. Die Sequenzparameter der
kiinstlich generierten Datensédtze sind in Tabelle (7.1) angegeben.

Abbildung (7.6) zeigt den Einfluss einer Flipwinkelvariation von +30% bei einem
eingestellten Flipwinkel von 10° auf die berechneten 77-Werte des Fitalgorithmus. Dazu
wurden kiinstliche Datensétze mit Flipwinkeln zwischen 7° und 13° erzeugt und jeder
dieser Datensétze mit dem fest vorgegebenen Flipwinkel von 10° gefittet. Die berechneten
T1-Werte nach dem Simulations-Algorithmus sind als rote Linie in Abbildung (7.6a)
dargestellt. Die griine Linie gibt die Ergebnisse der Deichmann-Methode wieder. In
Abbildung (7.6b) sind die Betrage der relativen Fehler beziiglich des Soll-T}-Wertes in
Abhéngigkeit von der Flipwinkelvariation dargestellt. Die neue Fitmethode liefert bei
dem Flipwinkel von 10°, was dem vorgegebenen Winkel entspricht, den korrekten T7-
Wert. Die Methode nach Deichmann unterschétzt jedoch den T1-Wert auch bei kleinen
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Abbildung 7.6.: (a) Einfluss einer Flipwinkelvariation von +£30% auf die berechneten
T1-Werte der Fitalgorithmen. Die rote Line stellt die T1-Fitergebnisse des Simulations-
Fits bei festem Anregungswinkel von 10° dar, die griine Linie die der Deichmann-Methode.
Der Soll-T1-Wert liegt bei 1500ms und ist durch die unterbrochene blaue Linie dargestellt.
(b) Betrag des relativen Fehlers der gefitteten T-Werte beziiglich des Soll-Wertes.

Winkeln, erzeugt aber im Winkelbereich bis knapp tiber 8° Resultate mit einem kleineren
relativen Fehler. Bei Winkelwerten dartiber ist die Simulations-Fitmethode genauer.
Dieses Verhalten gilt nur fir die Simulation mit 16 Messpunkten (FLASH-Modulen und
damit Anregungspulsen) entlang der Relaxationskurve und einem Flipwinkel von 10°.
Wird die Kurve mit weniger Messpunkten abgetastet, ist der Simulations-Fit auch fiir
kleinere Winkel besser; bei mehr Punkten wandert der Schnittpunkt der Fehlerkurven
in Abbildung (7.6b) weiter nach rechts. Dies liegt an dem additiven Effekt des Fehlers in
den Pulswinkeln der FLASH-Module: Je mehr Pulse mit falschem Pulswinkel geschaltet
werden, desto grofier ist der Gesamtfehler. In Abbildung (7.7) ist dieses Verhalten fur
8 bzw. 32 Messpunkte dargestellt. Im Folgenden werden die Untersuchungen mit 16
Messpunkten auf der Signalkurve durchgefithrt, womit der Signalverlauf ausreichend
gut abgetastet werden kann.

Bei groBeren Vorgabe-Flipwinkeln® wird der relative Fehler des Simulations-Fits im
Vergleich mit der Deichmann-Methode immer kleiner. Dies ist in Abbildung (7.8a)
deutlich zu erkennen. Hier ist der Soll-Flipwinkel der kiinstlich generierten Daten von 1°
bis 70° durchgefahren, und die T1-Werte durch den Fit sind mit einer festen Flipwinkel-
Abweichung von -10% beziiglich des entsprechenden Soll-Flipwinkels berechnet worden.
D.h. fiir einen Vorgabe-Flipwinkel von z.B. 50° wurde der Fit mit einem Flipwinkel von
45° durchgefiihrt. Die T1-Werte des Fits sind als rote Linie dargestellt. Zum Vergleich sind
die Werte der Deichmann-Methode wieder als griine Linie angegeben. Im Diagramm
(7.8b) ist der Betrag der relativen Fehler der gefitteten T7-Werte abgebildet. Die
berechneten T7-Werte fiir Soll-Flipwinkel von 1° bis 68° und einer Flipwinkelvariation von
+30% sind in der dreidimensionalen Darstellung (7.9) abgebildet. Der Soll-T;-Wert ist
als schwarzes Gitternetz dargestellt. Die rote Flache gibt die mit der Simulationsmethode
gefitteten T7-Werte an, die griine die Werte der Deichmann-Fitmethode. Aus dieser

5Im Folgenden auch Soll-Flipwinkel genannt.
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Abbildung 7.7.: Einfluss der Anzahl an Messpunkten (FLASH-Modulen) auf die berech-
neten T1-Werte der Fitalgorithmen. Dargestellt sind nur die relativen Fehler beziiglich
des Soll-T;-Wertes. In (a) wurde die Signalkurve mit acht Messpunkten abgetastet, in (b)
mit 32. Die iibrigen Parameter sind die gleichen wie in Abbildung (7.6).
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Abbildung 7.8.: (a) Einfluss des Soll-Flipwinkels auf die berechneten Ti-Werte der
Fitalgorithmen. Die rote Line stellt die T)-Fitergebnisse des Simulations-Fits bei einer
Abweichung des Anregungswinkel von -10% vom Soll-Winkel dar, die griine Linie die der
Deichmann-Methode. Der Soll-T1-Wert liegt bei 1500ms und ist durch die unterbrochene

blaue Linie dargestellt. (b) Betrag des relativen Fehlers der gefitteten T)-Werte beziiglich
des Soll-Wertes.
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Abbildung 7.9.: Darstellung der gefitteten T -Werte fiir Soll-Flipwinkel von 1° bis 68°
und einer Flipwinkelvariation von +30%. Der Soll-T;-Wert ist als schwarzes Gitternetz
dargestellt. Die rote Fldche gibt die mit der Simulationsmethode gefitteten T1-Werte an,
die griine die Werte der Deichmann-Fitmethode.
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Darstellung ist klar ersichtlich, dass die Simulationsmethode in diesem Parameterraum
genauere Fitergebnisse liefert als die Deichmann-Methode.

7.2.2. Variationen im Inversionspulswinkel

Wie der Anregungspuls ist auch der Inversionspuls von den Variationen in der Bj-
Feldverteilung der Sendespule abhéngig, so lange, wie am Ende dieses Kapitels beschrie-
ben, kein adiabatischer Puls verwendet wird. Ein Inversionspuls mit einem Winkel von
nicht genau 180° hat zur Folge, dass ein zuséitzlicher Fitparameter in die Modellfunk-
tion eingefiigt werden muss, um korrekte Werte zu erhalten. Denn der Startwert der
Relaxationskurve ist nicht mehr —Mj sondern ein vom Inversionswinkel abhéngiger
Parameter, der zusétzlich angefittet werden muss.

Fir Inversionswinkel von 180°430% wurden kunstliche T-Relaxationsdatensitze be-
rechnet und mit einem festen 180° Inversionspuls (ohne zusitzlichen Parameter) gefittet.
Abbildung (7.10) zeigt die berechneten Tj-Werte des betrachteten Inversionswinkel-
bereiches fir die Deichmann-Methode (griine Kurve) und den Simulations-Fit (rote
Kurve). Je weiter der Inversionswinkel von 180° abweicht, desto starker wird der 77-Wert
unterschatzt. Dieses Verhalten ist fiir die Methode nach Deichmann stérker ausgepragt
als fiir den Simulations-Fit. Abbildung (7.11) stellt die relativen Fehler der gefitteten
T1-Werte fiir Variationen im Anregungs- und Inversionswinkel dar. Zur deutlicheren
Darstellung wurde der Bereich des Inversionswinkels auf Werte zwischen 170° und 190°
beschrankt.

Abweichungen im Inversionspulswinkel lassen sich durch Verwendung von adiabatischen
Pulsen eliminieren [6]. Zusétzlich zur Amplitudenmodulation von konventionellen Pulsen
sind die adiabatischen Pulse frequenz- bzw. phasenmoduliert. Diese Pulse erzeugen
einen definierten Anregungswinkel, unabhéngig von der Bj-Feldstiarke der Sendespule,
vorausgesetzt die Sendeleistung liegt iiber einem von der Spule und dem Puls abhangigen
Grenzwert. Damit ist es moglich, eine exakte Inversion ohne Inversionswinkelvariatio-
nen in der Probe zu erzeugen, womit die Berechnung der T}-Relaxationszeit dieser
Fehlerquelle nicht mehr unterliegt.
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Abbildung 7.11
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7.2.3. Anregungs-Schichtprofile

Zur Anregung einer Messschicht werden in der MR-Tomographie, je nach Aufgabenstel-
lung, Pulse mit unterschiedlichen Frequenzprofilen verwendet [6]. Durch den Schicht-
selektionsgradienten wird die Amplitudenverteilung des Pulses im Frequenzraum auf
eine Anregungswinkelverteilung entlang der z-Richtung (senkrecht zur Messschicht)
tibertragen (siehe Kapitel 2.1.5). Haufig verwendete Pulsformen sind der Block-Puls, der
ein Sinc-Profil anregt, der Sinc-Puls, der ndherungsweise ein Rechteckprofil als Mess-
schicht anregt und der Gauf3-Puls, der wieder ein Gauf-Profil anregt. Mit dem Pulsprofil
variieren damit auch die Anregungswinkel iiber die Messschichtdicke. Das Signal aus
der Anregungsschicht ist also proportional zum Integral iber die Amplitudenverteilung
des Pulses im Frequenzraum. Inwieweit diese Flipwinkelverteilung einen Einfluss auf
die Bestimmung der T1-Zeit iber die Fitalgorithmen hat, wird im Folgenden genauer
untersucht.

Die betrachteten Pulsprofile besitzen in ihrer Frequenzmitte den Maximalwert in der
Amplitudenverteilung, der zu héheren bzw. niedrigeren Frequenzen hin abféllt. Ent-
sprechend werden auch die Spins im Zentrum der Messschicht am stirksten ausgelenkt.
Damit ist die Angabe eines Anregungswinkels, der fiir die komplette Messschicht gilt,
nicht ohne weiteres moglich, da es sich im Allgemeinen (vom Idealfall eines Recht-
eckprofils abgesehen) um eine Anregungswinkelverteilung in der Messschicht handelt.
Diese ist im Mittel kleiner als der Maximalwinkel im Messschichtzentrum. Eine Moglich-
keit, definierte Signalamplituden bei vorgegebenen Flipwinkeln aus einer Messschicht
fiir unterschiedliche Pulsprofile zu erhalten, ergibt sich durch eine Normierung der
Anregungswinkelverteilung. Dazu wird das Pulsprofil so skaliert, dass der Mittelwert
der Amplitudenverteilung iiber den FWHM-Frequenzbereich eins ergibt. Anschlieend
wird das normierte Profil mit dem Pulswinkel multipliziert. Damit ist die Angabe eines
definierten Pulswinkels fiir die unterschiedlichen Pulsprofile moglich. In Abbildung (7.12)
ist die Normierung des Amplitudenmaximalwertes auf eins (7.12a) bzw. die Normierung
des Flipwinkelmittelwertes iiber den FWHM-Frequenzbereich auf eins (7.12b) fiir einen
GauB3-Puls dargestellt.

Zur Simulation wurden die Pulsprofile (Amplitudenverteilung) im Frequenzraum mit
128 Messpunkten abgetastet, der Betrag gebildet und wie oben beschrieben eine Normie-
rung des Flipwinkelmittelwertes iiber den FWHM-Frequenzbereich durchgefiihrt. Die so
berechneten Flipwinkelverteilungen fiir einen 10° Block-, Gaufl bzw. Sinc-Puls sind in
Abbildung (7.13) dargestellt. Die Anregung der Messschicht mit einem Anregungswin-
kelprofil wurde mit 128 kiinstlichen 77-Relaxationsdatensétzen und den entsprechenden
Pulswinkeln des Profils simuliert. Die generierten 77-Kurven wurden zu einer Signalkur-
ve aufsummiert und mit dem Soll-Flipwinkel tiber den Simulations-Fit bzw. mit der
Deichmann-Methode gefittet. Nach diesem Verfahren wurden Soll-Flipwinkel in einem
Winkelbereich von 1 bis 80° untersucht und die gefitteten 77-Werte mit dem Soll-Wert
von 1500ms verglichen. Die Ergebnisse und relativen Fehler der Fitalgorithmen sind
fir die Pulsprofile in den Abbildungen (7.14) dargestellt. Aus diesen Abbildungen geht
hervor, dass die Simulations-Methode beim Block-Puls bis zu einem Anregungswinkel
von knapp unter 60° und beim Gaufl-Puls bis knapp tiber 65° vergleichbare, oder sogar
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Abbildung 7.12.: Darstellung der Normierung des Amplitudenmaximalwertes auf eins
(7.12a) bzw. die Normierung des Flipwinkelmittelwertes im FWHDM-Frequenzbereich auf
eins (7.12b) fiir einen GauB-Puls.
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Abbildung 7.13.: Darstellung der Anregungswinkelverteilung im Frequenzraum fiir einen
10° Block-Puls (a), einen 10° Gaufi-Puls bzw. einen 10° Sinc-Puls (c¢) nach Normierung

des Flipwinkelmittelwertes im FWHM-Frequenzbereich.
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Abbildung 7.14.: Darstellung der gefitteten T1-Werte und des Betrags des relativen
Fehlers der Fitalgorithmen fiir den Block-Puls ((a) + (b)), den Gauf-Puls ((c¢) + (d)) und
den Sinc-Puls ((e) + (f)) tiber ein Soll-Flipwinkelbereich von 1 bis 80°. Die rote Line stellt
die Ergebnisse des Simulations-Fits dar, die griine Linie die der Deichmann-Methode. Der
Soll-T1-Wert liegt bei 1500ms und ist durch die unterbrochene blaue Linie dargestellt.
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bessere T1-Werte liefert als die Methode nach Deichmann. Wird der Anregungswinkel
jedoch grofler als die angegebenen Werte gewéhlt, produziert die Deichmann-Methode
genauere T1-Werte. Dies liegt daran, dass mit wachsendem Anregungswinkel auch der
Signalanteil aus den Seitenbanden des Pulsprofils ansteigt, deren Pulswinkel stark vom
angegebenen Soll-Flipwinkel abweicht. Der Anregungswinkel in den Nebenkeulen ist
deutlich kleiner als im Zentrum des Pulsprofils; solche kleinen Winkel kann die Methode
nach Deichmann, da sie unabhéngig vom Flipwinkel ist, besser anfitten. Dieser Effekt ist
beim Block-Puls durch die ausgeprégten Nebenkeulen des Sinc-Profils ausgeprigter als
beim glatt abfallenden Profil des GauB-Pulses. Dieses Verhalten wird in Abbildung (7.15)
veranschaulicht. Hier sind die gefitteten T7-Werte und der Betrag des relativen Fehlers
fir den Fit iiber die Flipwinkelverteilung der Pulsprofile mit einem Soll-Flipwinkel
von 10° abgebildet. Es ist zu erkennen, dass sich der relative Fehler von ca. 1.6%
beim Block-Puls iiber einen deutlich gréfleren Frequenzbereich als beim Gauf-Puls
erstreckt. Allerdings wird in einer realen T1-Messung der Anregungswinkel nicht in sol-
chen GroBenordnungen (iiber 60°) gewahlt werden, da die Gleichgewichtsmagnetisierung
M sonst unnétig klein wird, was den Messbereich und damit auch die Genauigkeit
des Fits herabsetzt. Idealerweise wird als Anregungspuls ein Sinc-Puls gewéhlt, der
naherungsweise ein Rechteckprofil und somit einen sehr konstanten Anregungswinkel
iiber die Messschicht aufweist, und von diesen Effekten weitestgehend unbertihrt bleibt
(Abbildung 7.14f und 7.15f).

7.2.4. Signal-Rausch-Verhaltnis

Die bisherigen Simulationen wurden ohne Rauschen, welches in realen Messungen
immer vorhanden ist, durchgefiithrt. Im Folgenden wird zu den kiinstlich generierten
Daten normalverteiltes, komplexes Rauschen unterschiedlicher Stéarke addiert um die
Robustheit des Fitalgorithmus zu untersuchen. Als Maf fiir das Rauschen wird der SNR-
Wert angegeben, wobei als Signalwert der betragsméflig grofite Wert in den kiinstlich
generierten Relaxationskurven verwendet wurde. D.h. es wurden alle unverrauschten
Datenséatze iiber den kompletten betrachteten Flipwinkelbereich erzeugt und der grofite
Wert in diesem Datensatz als Signalwert zur Angabe des SNR herangezogen. Mit dem
so berechneten SNR wurden die Datensétze verrauscht und anschliefend gefittet.

Abbildung (7.16) zeigt das Verhalten der Fitalgorithmen bei einem SNR-Wert von 100
bzw. 50 fir einen Soll-Flipwinkel von 10° und einem SNR-Wert von 100 fir einen Soll-
Flipwinkel von 20°. Simuliert und gefittet wurden jeweils 1000 verrauschte Datensatze
aus denen die Mittelwerte und die Standardabweichungen berechnet wurden. Links ist
der Mittelwert als durchgezogene Linie, die Standardabweichung als gestrichelte Linien
dargestellt. In der rechten Spalte ist die Standardabweichung noch einmal in Prozent
beziiglich des Soll-T1-Wertes abgebildet. Wie zuvor, sind die Ergebnisse des Simulations-
Fits rot, die der Deichmann-Methode griin eingefarbt.

Die gefitteten T1-Werte in der linken Spalte zeigen, abgesehen von kleinen Schwankun-
gen aufgrund des Verrauschens der Datenséatze, den gleichen Kurvenverlauf wie die
unverrauschten Daten (vgl. Abbildung 7.6). An dem Verlauf der Standardabweichung
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Abbildung 7.15.: Darstellung der gefitteten T1-Werte und des Betrags des relativen
Fehlers der Fitalgorithmen fiir den Block-Puls ((a) + (b)), den Gauf-Puls ((c¢) + (d)) und
den Sinc-Puls ((e) + (f)) tiber die Flipwinkelverteilung der Pulse fiir einen Soll-Flipwinkel
von 10°. Die rote Line stellt die Ergebnisse des Simulations-Fits dar, die griine Linie die der
Deichmann-Methode. Der Soll-T1-Wert liegt bei 1500ms und ist durch die unterbrochene
blaue Linie dargestellt.
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Abbildung 7.16.: Darstellung des Mittelwertes (durchgezogene Linie) und der Standard-
abweichung (links: unterbrochene Linien, rechts: durchgezogene Linie) des T;-Verlaufes,
berechnet aus jeweils 1000 verrauschten, kiinstlichen Datensétzen. Die rote Line stellt die
T1-Fitergebnisse des Simulations-Fits dar, die griine Linie die der Deichmann-Methode.
Der Soll-T1-Wert liegt bei 1500ms und ist durch die unterbrochene blaue Linie dargestellt.
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ist zu erkennen, dass die beiden Algorithmen &hnlich robust sind, wobei der Simulations-
Fit durchweg etwas stabilere Werte mit einer geringeren Standardabweichung liefert.
Zu erkennen ist auch, das die Standardabweichungen bei beiden Verfahren zu grofleren
Flipwinkeln hin abnimmt. Dies liegt daran, dass das gemessene Signal bei kleinen
Flipwinkeln niedriger ist als bei grofleren; als Signalwert beim Generieren des Rauschens
mit einem vorgegebenen SNR wurde jedoch der grofite Wert im kompletten Datensatz
(Winkelbereich) verwendet. Dadurch ist bei dieser Simulation das SNR bei kleineren
Flipwinkeln niedriger als bei grofleren, was auch an einer realen Messung so beobachtet
werden kann. Dieses vergleichsweise niedrige SNR fiihrt somit zu einer hoheren Stan-
dardabweichung bei kleineren Flipwinkeln. Eine Halbierung des SNR von 100 auf 50 hat
bei beiden Fitmethoden nidherungsweise eine Verdoppelung der Standardabweichung
zur Folge (Abbildung 7.16b und 7.16d). Mit diesen Ergebnissen konnte die Stabilitédt der
neuen Fitmethode auch bei verrauschten Daten bestétigt werden, wobei der Simulations-
Fit sogar verlasslichere Daten als die Deichmann-Methode liefert.

7.2.5. Partialvolumen-Effekte

Die Strukturen in biologischem Gewebe sind im Allgemeinen kleiner als die Voxelgrofie
in einem NMR-Experiment. Somit enthélt ein Voxel in der Regel mehrere Gewebear-
ten (z.B. Muskelgewebe, Fett, Kapillaren, Lymphgefafie, usw.) mit unterschiedlichen
Relaxationszeiten. Diese Relaxationszeiten addieren sich zu einer multiexponentiellen
Gesamtrelaxation des Voxels, die in der NMR 1iblicherweise als monoexponentielle
Funktion gefittet wird. Die so berechneten Werte entsprechen also nicht den wirklichen
Relaxationszeiten des Gewebes. Enthélt ein Voxel z.B. 50% Fett und 50% Muskelgewebe,
so ist die resultierende T1-Zeit nicht das arithmetische Mittel der jeweiligen Relaxati-
onszeiten. Diese Figenschaft wird in der NMR als Partialvolumen-Effekt bezeichnet.

Um den Einfluss des Partialvolumen-Effektes auf den Algorithmus untersuchen zu
konnen, wurde ein kiinstlicher biexponentieller Relaxationsdatensatz aus einem Voxel
mit zwei verschiedenen Substanzen erzeugt. Die Substanz A hat eine Relaxationszeit
von T1,=1500ms und einen Volumenanteil von V, im Voxel, fiir Substanz B wurde
eine Relaxationszeit von 77;=900ms und ein Volumenanteil von V;, =1 -V, gewéhlt.
Die Relaxationsdatensatze wurden fiir die zwei Substanzen separat generiert und
gewichtet mit ihrem Volumenanteil zu einem biexponentiellen Datensatz addiert: S =
Sa " Va+ Sy - V. Um das Ergebnis des Fits mit einem Soll-7T7-Wert vergleichen zu
konnen, muss dieser zuvor bestimmt werden, da der T7-Wert die monoexponentielle
Losung eines biexponentiellen Problems darstellt. Dazu wurde die Fehlerfunktion F

F:/OOO Vi (1—2exp<—Ttla>)+vz,(1—2exp<—£b>)
—(1—2exp<—jfl>) 2& (7.4)
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Abbildung 7.17.: (a) Darstellung der berechneten T} -Werte und (b) des relativen Fehlers
in der Berechnung der T:-Werte aufgrund von Partialvolumeneffekten beziiglich des Soll-
T,-Wertes. Simuliert wurden Datensdtze mit verschiedenen Volumenanteilen von zwei
Substanzen mit T7-Werten von T1, = 1500ms bzw. T7;, =900ms. Bei einem Volumenanteil
von eins ist der komplette Voxel mit Substanz A gefiillt, bei null komplett mit Substanz B.
Die blaue Linie gibt den Soll-T1-Wert an, die rote Linie stellt den Fit durch Simulation des
Pulsprogramms dar, die griine Kurve die Ergebnisse nach der Methode von Deichmann. Der
Versatz zwischen dem Simulations-Fit und dem Deichmann-Fit ist auf die Unterschéatzung
der T-Zeit bei der Fitmethode nach Deichmann zurtickzufiihren (siehe Kapitel 7.2.1).

der monoexponentiellen Losung beziiglich der tatséchlichen, biexponentiellen Losung
nach 77 abgeleitet und die Nullstellen bestimmt. Von den vier Losungen existiert nur

eine physikalisch sinnvolle, welche zur Berechnung des Soll-77-Wertes verwendet wurde
(siche Anhang A.5).

Abbildung (7.17) stellt die gefitteten 77-Werte und den relativen Fehler der monoexpo-
nentiellen Berechnung beztiglich des Soll-T7-Wertes aufgrund von Partialvolumeneffekten
dar. Hierbei wurden wieder kiinstliche Datensétze fiir die zwei oben genannten Substan-
zen mit unterschiedlichen Volumenanteilen im Voxel erzeugt. Bei einem Volumenanteil
von eins ist der komplette Voxel mit Substanz A gefiillt, bei Null ist er komplett mit
Substanz B gefillt. Zusétzlich zum Partialvolumeneffekt wurde in Abbildung (7.18)
auch die Flipwinkelvariation von +30% simuliert. Der Fit wurde wieder mit einem
festen Flipwinkel von 10° berechnet. Die rote Kurve stellt den Fit durch Simulation des
Pulsprogramms dar, die griine Kurve die Ergebnisse nach der Methode von Deichmann.

Wie aus den Darstellungen zu erkennen ist, erzeugt der Partialvolumeneffekt einen
zusatzlichen Fehler in den gefitteten T7-Werten, der bei gleichem Volumenanteil der
beiden Substanzen im Voxel am grofiten ist. Der grofite relative Fehler zum berechneten
Soll-T7-Wert betragt fiir den Deichmann-Fit ca. 1.9% und fiir den Fit iber Simulation des
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rel. Fehler [%)]

Flipwinkel [7]

Volumenverhaltnis (VA/(VA+VB))

Abbildung 7.18.: Darstellung des relativen Fehlers in der Berechnung der T}-Werte
aufgrund von Partialvolumeneffekten beziiglich des Soll-T}-Wertes. Simuliert wurden
Datensétze mit verschiedenen Volumenanteilen von zwei Substanzen mit T4 - Werten von T4,
= 1500ms bzw. Ty, =900ms. Bei einem Volumenanteil von eins ist der komplette Voxel mit
Substanz A gefiillt, bei null komplett mit Substanz B. Zusétzlich zum Partialvolumeneffekt
wurde auch die Flipwinkelvariation von +30% bei einem Soll-Flipwinkel von 10° simuliert.
Die rote Flache stellt den Fit durch Simulation des Pulsprogramms dar, die griine Kurve
die Ergebnisse nach der Methode von Deichmann.
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Pulsprogramms ca. 1.2%. Somit liefert der Simulations-Fit verldsslichere T7-Messwerte
als die Deichmann-Methode. Ist das gesamte Voxel mit nur einer Substanz gefiillt,
liefert der Simulations-Fit die exakten Relaxationswerte. Die Soll-T;-Werte fiir die
Untersuchung der Partialvolumen-Effekte sind frei gewahlt worden. Fiir andere Soll-
Werte sind die Ergebniskurven jedoch lediglich anders skaliert — die Aussagen bleiben
dieselben.

Ein weiterer Effekt, der auftritt, wenn sich mehr als eine Substanz in einem Voxel
befindet, ist die Signalmodulation aufgrund der chemischen Verschiebung. Dabei wird
die Signalamplitude wie bei der akustischen Schwebung durch die unterschiedlichen
Larmorfrequenzen der Substanzen moduliert. Zu Echozeiten im Schwebungsknoten
kommt es dadurch zur Signalabschwéichung. Eine genauere Beschreibung sowie Messun-
gen zu diesem Effekt sind in Anhang (A.6) zu finden. Da die Signalamplitude bei den
konstanten Echozeiten des IR-Experimentes immer dieselbe ist, spielt dieser Effekt in
den hier durchgefiihrten Messungen mit festen Echozeiten keine Rolle.

7.2.6. Gleichzeitige Messung von unterschiedlichen
T1-Relaxationszeiten

Sollen die T7-Zeiten einer Probe mit sehr unterschiedlichen Relaxationszeiten gemessen
werden, so miissen mehrere Einzelmessungen fiir verschiedene T7-Bereiche durchgefiihrt
werden, um die Signalkurve in ausreichender zeitlicher Auflésung komplett erfassen
zu konnen. Alternativ konnte der Signalverlauf mit sehr kurzen Repetitionszeiten der
FLASH-Module abgetastet werden, was aber wiederum den dynamischen Bereich der
Messung verkleinert, da das Signal gegen einen niedrigen Gleichgewichtswert relaxiert.

Abbildung (7.19) zeigt die gemessenen Relaxationskurven gemittelt iiber die ROIs
von drei mit verschiedenen Konzentrationen an Magnevist (Schering Deutschland
GmbH, Berlin, Deutschland) versetzten Wasserphantomen. Die Proben haben eine
Ti-Relaxationszeit von 145ms, 330ms bzw. 2912ms. Die Relaxationskurven wurden
jeweils mit 16 Messpunkten abgetastet, wobei der zeitliche Abstand der Messpunkte
an die entsprechende Relaxationszeit der Probe angepasst wurde um den gesamten
Messbereich zu erfassen. Die Messparameter sind in Tabelle (7.2) zusammengefasst. Wie
aus Abbildung (7.19) zu erkennen ist unterscheiden sich die Abstédnde der Messpunkte
bei den drei Einzelmessungen deutlich (30ms, 80ms, 400ms), so dass der letzte Messwert
450ms, 1200ms bzw. 6000ms nach dem Inversionspuls akquiriert wurde.

Die hier vorgestellte Fitmethode ermoglicht die Erfassung der verschiedenen T1-Zeiten
in nur einer Messung. Dabei wird das relaxierende Signal zu Beginn, kurz nach der
Inversion, zeitlich dicht abgetastet und gegen Ende in deutlich grofleren Zeitabstanden.
Dadurch kénnen sowohl kurze als auch sehr lange Relaxationszeiten mit nur wenigen
Messpunkten iiber den kompletten dynamischen Messbereich aufgezeichnet werden. Fiir
die gleichzeitige Messung der drei Magnevist-Phantome wurde die Zeit zwischen den
Anregungspulsen in den FLASH-Modulen exponentiell von 1.8ms bis 7500.0ms mit
wachsendem Abstand vom Inversionspuls erhéht. Die Ergebnisse der Messung sind in
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(c) Probe 3: Ti-Relaxationszeit = 2912ms.

Abbildung 7.19.: Darstellung der T1-Relaxationszeitkurven und berechnete Relaxations-
zeit tliber die ROIs von drei mit verschiedenen Konzentrationen an Magnevist versetzten
Wasserphantomen. Die Daten wurden in drei Einzelmessungen aufgenommen, wobei
der zeitliche Abstand der Messpunkte an die entsprechende Relaxationszeit der Probe
angepasst wurde. Die Messdaten sind als blaue Kreise dargestellt, der dazugehorige Fit
als rote Linie.
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Parameter Wert

Field of View 16mm x 16mm

Bildauflosung 200pm x 200pum
Bildmatrix 80 x 80

Inversionspuls Gauf3, 4000Hz, 180°, global

Anregungspuls Gauf}, 3500Hz, 10°, 1.0mm

30ms
Txr-FLASH-Modul S0ms
R A 400ms
(1.8 — 7500)ms
1500ms
2500ms
Tr 7500ms
14000ms
Ty 2.8ms
Segmente 80
Anzahl Bilder 16
Anzahl Mittelungen 2

Tabelle 7.2.: Sequenzparameter der T1-Messung an den Magnevist-Phantomen. Die Pa-
rameter Tr-FLASH-Modul und Ty, fiir die zeitlich nicht dquidistant gepulste Messsequenz
sind in fetter Schrift angegeben.
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Probe EinilILrgsiung Komp?ét[tr?ri]essung rel. Fehler [7]
Probe 1 145.32 143.17 1.48
Probe 2 330.02 335.73 1.73
Probe 3 2912.30 2861.90 1.73

Tabelle 7.3.: Vergleich der Ergebnisse der T1-FEinzelmessungen mit der gleichzeitigen
Messung aller T1-Werte. Der Betrag des relativen Fehlers zwischen den Messungen ist in
Prozent angegeben.

Abbildung (7.20) dargestellt. Zu erkennen ist, dass die Abtastung der Relaxationskurve
zu Beginn sehr dicht ist und zum Ende der Messung hin abnimmt. Der letzte Datenpunkt
wird 14s nach dem Inversionspuls akquiriert, womit auch sehr lange T7-Repetitionszeiten
erfasst werden konnen. In Tabelle (7.3) werden die Ergebnisse der Einzelmessungen mit
der gleichzeitigen Messung aller T1-Relaxationswerte verglichen und der relative Fehler
im Vergleich zu den Einzelmessungen angegeben. Der relative Fehler lag dabei deutlich
unter 2%. Die relativen Fehler von zwei aufeinander folgenden T7i-Zeit-Einzelmessungen
mit denselben Messparametereinstellungen lagen bei ca. 1.5% bis teilweise iiber 2%.
Damit liegen die Fehler der Komplettmessung im Bereich der Messungenauigkeit. Mit
dieser Messmethode in Kombination mit dem vorgestellten Fitalgorithmus kann somit
eine grofle Bandbreite von unterschiedlichen Relaxationszeiten in nur einer Messung
sehr genau bestimmt werden.

7.2.7. Zusammenfassung der Simulationsergebnisse

Insgesamt verdeutlichen die Untersuchungen an kiinstlich generierten Datenséatzen mit
definierten Soll-Werten, dass der Fit durch Simulation des Pulsprogramms robuster
als die Deichmann-Fitmethode ist und genauere Resultate liefert. Die zwei grofien
Vorteile dieser Methode sind zum Einen die Aufhebung der Limitierung auf kleine
Anregungswinkel, wodurch das SNR und damit die Stabilitidt des Fits erhoht werden
konnte. Zum Anderen missen die Anregungspulse nicht zeitlich aquidistant geschaltet
werden und das System nicht in einen Gleichgewichtszustand laufen, wodurch viel
groflere Freiheit bei der Entwicklung neuer Pulssequenzen gegeben ist. Diese Vorteile
konnten in einem Beispielexperiment an Magnevist-Proben ausgenutzt werden um einen
groflen Bereich von Ti-Relaxationszeiten in nur einer Messung zu erfassen und die
jeweiligen T1-Werte zu bestimmen.

Fiir aquidistante Pulsschaltzeitpunkte lasst sich das dargestellte Verhalten des Simula-
tions-Fits auch durch eine analytische Funktion beschreiben. Dabei werden die Nahe-
rungen, die Deichmann fiir kleine Anregungspulswinkel eingefithrt hat, um unabhéngig
vom Flipwinkel zu sein [27], nicht angewendet. Damit ergibt sich als Modellfunktion fir
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7. Berechnung von Relaxationszeiten iiber Pulsprogrammsimulationen
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(a) Probe 1: Th-Relaxationszeit = 145ms.
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(b) Probe 2: Ti-Relaxationszeit = 330ms.
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1 1 1 1
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(c) Probe 3: Ti-Relaxationszeit = 2912ms.

Abbildung 7.20.: Darstellung der T1-Relaxationszeitkurven iiber die ROIs von drei mit
verschiedenen Konzentrationen an Magnevist versetzten Wasserphantomen. Die Daten
wurden in einer Messungen aufgenommen, wobei der zeitliche Abstand der Messpunkte
exponentiell verlangert wurde. Die Messdaten sind als blaue Kreise dargestellt, der
dazugehdrige Fit als rote Linie.
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7.2. Simulation der T;-Messung

den T1-Signalverlauf My (¢) nach einer Inversion [26]:

M () = My (Moo ~ (14 M) - exp (—t/Tf)) (7.5)
mit L
) = (7{1 — ;R log (cos(a)))

_ 1—exp (_TR/T1>
1—exp (_TR/Tl*)

und « als Anregungspulswinkel in den FLASH-Modulen, Tr der Repetitionszeit der
FLASH-Module und den Fitparametern My als Gleichgewichtsmagnetisierung und der
Spin-Gitter-Relaxationszeit T7. Die Repetitionszeit der FLASH-Module geht hier als
Konstante ein, was der Grund dafiir ist, dass diese analytische Losung und auch das
Fitverfahren nach Deichmann nur fiir zeitlich dquidistant geschaltete Pulssequenzen
valide Ergebnisse fiir die T1-Repetitionszeit liefern. Der Fit an das IR-Signal ist umso
stabiler je grofler der dynamische Bereich ist, der mit der Messung erfasst werden kann.
Dadurch entsteht folgendes Optimierungsproblem bei der analytischen Fitmethode: Der
erste Datenpunkt sollte so frith wie moglich nach dem Inversionspuls erfasst werden
um einen Messpunkt nahe —Mj, dem kleinsten Wert der Kurve, zu akquirieren. Diese
Zeitspanne von Inversionspuls zu erstem Anregungspuls legt die Repetitionszeit fir alle
nachfolgenden FLASH-Module fest. Durch die kurze Repetitionszeit sind viele FLASH-
Module nétig um die komplette Relaxationskurve bis zur Gleichgewichtsmagnetisierung
erfassen zu konnen. Dies fithrt wiederum dazu, dass das Signal gegen einen kleinen M-
Wert relaxiert, was zur Folge hat, dass der Messbereich gestaucht wird. Wird jedoch eine
lange Repetitionszeit gewéhlt, um die Kurve mit weniger FLASH-Modulen abzutasten,
schriankt der spate Akquisitionszeitpunkt des ersten Messpunktes den Messbereich ein.
Es muss also, um die analytische Fitmethode anwenden zu kénnen, bei der Wahl der
Repetitionszeit ein Kompromiss zwischen maximal moglichem negativen und positiven
Akquisitionspunkt im dynamischen Messbereich eingegangen werden. Bei dem hier
vorgestellten Simulations-Fit dagegen konnen die Parameter frei und damit optimal
gewéhlt werden, was bei der gleichzeitigen Messung von kurzen und langen T7-Zeiten
gezeigt werden konnte.

[0.9]
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7. Berechnung von Relaxationszeiten iiber Pulsprogrammsimulationen

7.3. Kombinierte T/ T,  Messung

Die Aufhebung der Limitierung auf zeitlich dquidistantes Schalten der Anregungspulse
des Simulations-Fitalgorithmus wurde ausgenutzt, um eine neue NMR-Sequenz zur
simultanen Messung der 771- und 75 -Relaxationszeit zu realisieren. Ausgangspunkt ist
die von Look und Locker [25] entwickelte Inversion-Recovery-Sequenz zur schnellen
Messung von 77-Relaxationszeiten. Bei der neuen kombinierten Messmethode wird die
Echozeit mit steigendem zeitlichen Abstand vom Inversionspuls verldngert, wodurch es
moglich ist, zusatzlich zur T7- auch die T5-Relaxationszeit zu bestimmen. Die Messdauer
bleibt dabei dieselbe wie bei der herkémmlichen 77-Messung. Durch diesen Eingriff sind
die Schaltzeitpunkte der Anregungspulse, aufgrund der Erhohung der Echozeit, nicht
mehr aquidistant und die Fitroutine von Deichmann kann nicht angewendet werden.
Mit dem hier vorgestellten Simulations-Fit ist die Berechnung aber problemlos méglich.

Um einen moglichst groflien dynamischen Bereich auszunutzen, wird die Echozeit direkt
nach dem Inversionspuls kurz gehalten und erst in der zweiten Hélfte der Spin-Gitter-
Relaxations-Kurve deutlich erhéht®. Dieses Verhalten ist durch einen exponentiellen
Anstieg der Echozeit mit wachsendem zeitlichen Abstand zum Inversionspuls realisiert

worden:
exp <p ]f;l) —1 76)

exp(p)— 1

mit T'E ;in als minimale Echozeit, T 4, als maximale Echozeit, die mit dem letzten
FLASH-Modul der Messserie ausgelesen werden soll, Ny der Anzahl an Messpunkten
auf der Relaxationskurve, t; dem Messpunkt als Laufparameter zwischen 1 und Ny
und p dem Parameter, der den exponentiellen Anstieg beschreibt. In Abbildung (7.21)
sind die Pulssequenzen der konventionellen IR-FLASH Sequenz und die der neuen
Methode zur simultanen Messung der 7T7- und 7T5-Relaxationszeit schematisch dargestellt.
Aus Diagramm (7.21b) ist zu erkennen, dass weder die Echozeiten (7g) noch die
Repetitionszeiten (Tr) der einzelnen FLASH-Module konstant sind.

TE = TE,min + (TE,ma;I: - TE,min

Eine Simulation der Signalverldufe der longitudinalen und transversalen Magnetisierung
ist in Abbildung (7.22) dargestellt. Die griine Linie gibt den Verlauf der normalen IR~
Sequenz wieder, die rote den der kombinierten Messsequenz. In Diagramm (7.22a) ist zu
erkennen, dass die longitudinale Magnetisierung der herkémmlichen IR-Sequenz (griine
Kurve) gegen den festen Grenzwert M relaxiert, die der kombinierten Messsequenz
(rote Kurve) aber, aufgrund der mit der Inversionszeit ansteigenden Repetitionszeit der
FLASH-Module, gegen My’. Abbildung (7.22b) zeigt den Signalverlauf der Sequenzen
in der Transversalebene. Durch die exponentiell verlangerte Echozeit relaxiert das Signal
der kombinierten Messsequenz am Ende der Messung gegen Null. Dennoch wird ein
grofler Teil des dynamischen Messbereiches in der ersten Hélfte der Sequenz genutzt,
was eine hohe Stabilitit des Fits gewéhrleistet.

Abbildung (7.23) zeigt das Verhalten des Fitalgorithmus auf Flipwinkelvariationen in

695% des dynamischen Bereiches von —Mj bis +Mj sind bereits nach 3 x T; durchlaufen.
"Hier wurde fiir My der Wert eins gewéhlt.
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7.3. Kombinierte T;/Ty" Messung

Inversionspuls Anregungspulse
Echo
-
f f f f |
TI TR TR TR

(a) Pulssequenz zur Messung der Ti-Relaxationszeit.

Inversionspuls Anregungspulse
‘ Echo
— — =
TEA1 TE2 TE3
I I I I
Tl TR1 TR2 TR3

(b) Pulssequenz zur simultanen Messung der Ti- und Tj-

Relaxationszeit.

Abbildung 7.21.: Schematische Darstellung der Pulsprogramme (a) einer konventionellen
Inversion-Recovery-Snapshot-FLASH Pulssequenz zur Messung von T7 und (b) der neuen
Pulssequenz zur simultanen Messung der T1- und T5-Relaxationszeit. Der lange schwarze
Balken stellt den Inversionspuls dar, die kiirzeren Balken repréasentieren die Anregungspulse
der FLASH-Module. Das um 90° gedrehte Rechteck symbolisiert das Echo. Tt ist die
Zeit zwischen Inversionspuls und erstem Anregungspuls, Tr die Zeitdauer zwischen zwei

Anregungspulsen und Tk die Echozeit.
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7. Berechnung von Relaxationszeiten iiber Pulsprogrammsimulationen

Signal [au]
Signal [au]

-0.8H aquidistante Pulsabstéande - ' aquidistante Echozeit
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(a) Verhalten der longitudinalen Magne- (b) Verhalten der transversalen Magneti-
tisierung. sierung.

Abbildung 7.22.: Simulation der Signalverldufe der longitudinalen und transversalen
Magnetisierung. Die griine Linie gibt den Verlauf der normalen IR-Sequenz wieder die
rote den der kombinierten Messsequenz. (a) Die longitudinale Magnetisierung der griinen
Kurve relaxiert gegen den festen Grenzwert (Mf), die der roten Kurve aufgrund der mit
der Inversionszeit ansteigenden Repetitionszeit der FLASH-Module gegen M. (b) Durch
die exponentiell verldngerte Echozeit relaxiert das Signal der kombinierten Messsequenz
(rote Linie) am Ende der Messung gegen null.

kiinstlich generierten Daten. Die rote Linie stellt das Verhalten der gefitteten 77-Rela-
xationszeit, die grine Line das Verhalten der 75-Relaxationszeit dar. Als Eingangswert
wurde wieder eine T7-Zeit von 1500ms und als 75-Zeit ein Wert von 30ms gewahlt.
Diagramm (7.23a) stellt die Fitwerte fiir unverrauschte Daten mit einem Soll-Flipwinkel
von 10°, Diagramm (7.23b) von 15° dar. In Abbildung (7.23c) wurde ein SNR von 100
und ein Soll-Flipwinkel von 10° eingestellt, wobei der Signalwert und die Standardab-
weichung analog zu dem in Kapitel (7.2.4) beschriebenen Verfahren berechnet wurden.
Die durchgangigen schwarzen Linien in den Diagrammen kennzeichnen einen relativen
Fehler von +5% vom Soll-Wert in 77 bzw. T5. Wie zu erkennen ist, ist der Algorithmus
robust genug, um bei einem SNR von 100 und Flipwinkelvariationen von +30° noch
verlassliche Relaxationswerte mit einer Standardabweichung von weniger als +5% zu
liefern.

Auch der Einfluss des Partialvolumen-Effektes auf die kombinierte Messung wurde
untersucht. Betrachtet wurden dabei zwei Félle: Einmal sind 77 und 75 von Substanz
A grofler als von Substanz B. Im zweiten Fall ist 77 von Substanz A grofler und
T3 kleiner als von Substanz B. Die Berechnung des Soll-75-Wertes geschieht analog
zu dem in Kapitel (7.2.5) beschriebenen Verfahren. Die resultierende Gleichung fiir
die Nullstellen der T5-Fehlerfunktion ist dabei dieselbe wie fiir die 77-Fehlerfunktion
(siehe Anhang A.5). Abbildungen (7.24a) und (7.24b) zeigen die relativen Fehler in
den Relaxationszeitberechnungen fiir den ersten Fall mit 77,=1500ms, 75,=60ms,
T153=900ms und 75;=30ms. In Abbildungen (7.24c) und (7.24d) ist der zweite Fall mit
T1,=1500ms, T5,=30ms, T7,=900ms und 75, =60ms dargestellt. Wie zu erkennen ist

112



7.3. Kombinierte T;/Ty" Messung
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(a) Unverrauschte Daten, Soll-Flipwinkel 10°.
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(b) Unverrauschte Daten, Soll-Flipwinkel 15°.
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(c) Mittelwert (durchgezogene Linie) und Standardabwei-
chung (unterbrochene Linien) des T1- und T - Verlaufes, be-
rechnet aus jeweils 1000 verrauschten, kiinstlichen Datensét-
zen mit einem SNR von 100 und einem Soll-Flipwinkel von
10°.

Abbildung 7.23.: Darstellung des Verhaltens der kombinierten Fitmethode auf Flipwin-
kelvariationen ((a) und (b)) und Rauschen (c) bei kiinstlich generierten Daten. Die rote
Line stellt die T} -Fitergebnisse, die griine Linie die T’ -Fitergebnisse dar. Der Soll-T7-Wert
liegt bei 1500ms, der Soll-T%-Wert bei 30ms und ist jeweils durch die unterbrochene blaue

Linie dargestellt.
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7. Berechnung von Relaxationszeiten iiber Pulsprogrammsimulationen
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Abbildung 7.24.: Darstellung der relativen Fehler in Ty und T3 aufgrund von
Partialvolumen-Effekten. (a) und (b) zeigen die relativen Fehler fiir Th,=1500ms,

Ty,=60ms, T1,=900ms und Ty, =30ms. (c¢) und (d) zeigen die relativen Fehler fiir
T1a=1500ms, T}, =30ms, T1,=900ms und T}, =60ms.
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7.4. Phantom und in vivo Messungen

liegen bei allen Simulationen die relativen Fehler unter 2.5%. Der Verlauf des relativen
Fehlers von 75 ist dabei abhangig von der gewéhlten maximalen Echozeit bis zu der
das Signal noch akquiriert werden soll.

Die langste T5-Zeit einer Probe, die noch bestimmt werden soll, gibt die maximale
Echozeit der letzten Akquisition am Ende der Relaxationskurve vor. Die exponentielle
Verlangerung der Echozeit hat, im Gegensatz zu einem linearen Anstieg den Vorteil,
dass auch kurze T5-Relaxationszeiten erfasst werden, da die 75-Relaxationskurve zu
Beginn in sehr kurzen Zeitabstdnden abgetastet wird. Dieses Abtastschema lasst sich
durch die Wahl des Parameters p in der Exponentialfunktion (7.6), die das Anwachsen
der Echozeiten in den FLASH-Modulen beschreibt, auf die jeweilige Messsituation
(den gewiinschten T5-Messbereich) einstellen. Bei den Messungen in dieser Arbeit hat
sich dabei ein Wert von sieben fiir den Parameter p als optimal erwiesen, bei dem
die Relaxationskurve einen grofien dynamischen Messbereich durchlduft und gentigend
Datenpunkte in der letzten Hélfte des Kurvenverlaufes akquiriert, um den 75-Abfall
stabil fitten zu kénnen. Die Schwebungs-Effekte der chemischen Verschiebung konnen
hier, wie in Kapitel (A.6) beschrieben, vernachléssigt werden.

7.4. Phantom und in vivo Messungen

Um die Simulationen an realen Messungen zu validieren, wurde die kombinierte T3 /T5-
Messung an Phantomen und in vivo an einem Tumor der Linie FaDu und einem
Ma&usehirn durchgefithrt. Als Phantom wurden Probenréhrchen, gefiillt mit destilliertem
Wasser und verschiedenen Konzentrationen an Magnevist, verwendet. Die Spin-Gitter-
Relaxationszeit wurde nach Deichmann mit der in Kapitel (2.1.8) beschriebenen Messse-
quenz bestimmt. Die 75-Relaxationszeit wurde mit der Multi-Gradientenecho-Sequenz
aus Kapitel (2.1.9) quantifiziert. Diese Relaxationswerte dienten als Referenzwerte fiir
die kombinierte Messung. Alle Messungen wurden am 17.6T Spektrometer durchgefiihrt.
Die Sequenzparameter der Phantom-, Tumor- und Méusehirnmessungen sind in den

Tabellen (7.4), (7.5) und (7.6) angegeben.

7.5. Ergebnisse

Die Ergebnisse der Phantom- und in vivo Messungen sind in Tabelle (7.7) zusammen-
gefasst. Betrachtet wurde jeweils ein ROI iiber das komplette Probenvolumen bzw.
des kompletten Tumors oder Méausehirns. Die Messwerte der kombinierten Messse-
quenz wurden mit den Werten der Einzelmessungen verglichen und der Betrag des
relativen Fehlers in Prozent berechnet. Dieser lag bei allen Messungen unter 5.5%.
Der vergleichsweise hohe relative Fehler von 5.5% in der T5-Messung des Mausehirns
lasst sich durch die niedrigen 75-Werte von ca. 10ms erklaren. Denn damit bewirken
kleine Schwankungen in der Relaxationszeit von nur 0.55ms einen relativen Fehler
von 5.5%. Ein Vergleich von zwei aufeinander folgenden T5-Messungen, akquiriert mit
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7. Berechnung von Relaxationszeiten tiber Pulsprogrammsimulationen

Parameter Wert

Gemeinsame Parameter

Field of View 16mm x 16mm
Bildauflosung 500pm x 500pum
Bildmatrix 32 x 32
Parameter der 7;-Messung
Inversionspuls Sech, 3500Hz, 180°, global
Anregungspuls Gauf}, 3500Hz, 10°, 1.0mm
TR 3s
Ty 2.5ms
Segmente 32
Anzahl Bilder 45
Anzahl Mittelungen 4
Parameter der 75-Messung
Anregungspuls Sinc, 3500Hz, 60°, 1.0mm
Tr 300ms
Tk 4ms
Anzahl Bilder 50
Anzahl Mittelungen 16
Parameter der T /T5-Messung
Inversionspuls Sech, 3500Hz, 180°, global
Anregungspuls Gauf}, 3500Hz, 10°, 1.0mm
Tr 3s
erstes FEcho nach Inversion 2.5ms
letztes Echo nach Inversion 884.1ms
Segmente 32
Anzahl Bilder 45
Anzahl Mittelungen 4

Tabelle 7.4.: Sequenzparameter der Ty /T5-Messung am Phantom.
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7.5. Ergebnisse

Parameter

Wert

Gemeinsame Parameter

Field of View

16mm x 16mm

Bildauflosung

200pm x 200pum

Bildmatrix

80 x 80

Parameter der 7T7-Messung

Inversionspuls Sech, 3500Hz, 180°, global
Anregungspuls Hermite, 3500Hz, 10°, 1.2mm
Tr 9s
Tg 2.5ms
Segmente 80
Anzahl Bilder 16
Anzahl Mittelungen 16

Parameter der 75-Messung

Anregungspuls Sinc, 3500Hz, 60°, 1.0mm
TR 300ms
Tk 4ms
Anzahl Bilder 16
Anzahl Mittelungen 8

Parameter der T} /T5-Messung

Inversionspuls Sech, 3500Hz, 180°, global
Anregungspuls Gauf3, 3500Hz, 10°, 1.2mm
Tr 9s
erstes FEcho nach Inversion 2.9ms
letztes Echo nach Inversion 8750.0ms
Segmente 80
Anzahl Bilder 16
Anzahl Mittelungen 16

Tabelle 7.5.: Sequenzparameter der in vivo Ty /T5-Messung am FaDu-Tumor.
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7. Berechnung von Relaxationszeiten tiber Pulsprogrammsimulationen

Parameter Wert

Gemeinsame Parameter

Field of View 17mm x 17mm
Bildauflosung 133um x 133pum
Bildmatrix 128 x 128
Parameter der 7;-Messung
Inversionspuls Sech, 4000Hz, 180°, 5.0mm
Anregungspuls Hermite, 3500Hz, 10°, 1.0mm
Tr 8.58
Ty 3.1ms
Segmente 128
Anzahl Bilder 16
Anzahl Mittelungen 2
Parameter der 75-Messung
Anregungspuls Sinc, 3500Hz, 30°, 1.0mm
Tr 280ms
Tg 3.8ms
Anzahl Bilder 16
Anzahl Mittelungen 8
Parameter der T /T5-Messung
Inversionspuls Sech, 4000Hz, 180°, 5.0mm
Anregungspuls Gauf}, 3500Hz, 10°, 1.0mm
Tr 8.58
erstes FEcho nach Inversion 7.2ms
letztes Echo nach Inversion 7657.5ms
Segmente 128
Anzahl Bilder 16
Anzahl Mittelungen 2

Tabelle 7.6.: Sequenzparameter der in vivo Ty /T5-Messung am Méausehirn.
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7.5. Ergebnisse

Probe  Ti-Referenz [ms| 7; [ms]| rel. Fehler [%]

Phantom 1 90.18 90.98 0.88
Phantom 2 91.70 91.50 0.22
Phantom 3 402.94 407.33 1.09

Tumor 2668.01 2610.58 2.15
Mausehirn 1849.5 1850.3 0.04

Probe  T5-Referenz [ms| 75 [ms] rel. Fehler [%]

Phantom 1 48.90 50.33 2.92
Phantom 2 49.00 49.50 1.02
Phantom 3 168.39 169.02 0.37

Tumor 19.99 19.91 0.38
Maéusehirn 10.02 10.57 5.44

Tabelle 7.7.: Vergleich der Ergebnisse der kombinierten Messung mit den Referenzwerten.
Die Messwerte der kombinierten Messsequenz wurden mit den Referenzwerten verglichen
und der Betrag des relativen Fehlers in Prozent berechnet. Die T} -Referenzwerte wurden
mit der IR-Sequenz, die Ty -Referenzwerte mit der MGE-Sequenz bestimmt. (Der relative
Fehler wurde mit den exakten, nicht mit den hier angegebenen gerundeten, Messwerten
berechnet)

der MSE-Sequenz und den selben Messparametern, ergab einen relativen Fehler von
6.63% (Messung 1: T5'=10.02ms, Messung 2: T5=9.36ms). Damit liegt der Messfehler
innerhalb der Messtoleranz. Die relativen Fehler der tibrigen Messungen, mit grofieren
absoluten Messwerten, liegen alle unter 3%. Die T1- und T5-Parameterkarten der in vivo
Messungen sind in Abbildung (7.25) und (7.26) dargestellt. Die Strukturen innerhalb des
Tumors bzw. des Gehirns in den Einzelmessungen sind in den kombinierten Messungen
klar wieder zu erkennen. Auch die Relaxationswerte werden in der kombinierten Messung
korrekt wiedergegeben. Die kombinierte Messung am Mausehirn wurde nur zweimal
gemittelt, was das etwas hohere Rauschen in der 75-Parameterkarte im Vergleich zur
MSE-Messung (acht Mittelungen) erklart. Der Bereich mit erhohter T5-Zeit in der
linken Hélfte des Méusehirns (grauer Pfeil in der Parameterkarten (7.26¢)) ist auf einen
Shimeffekt zuriickzufithren. Die automatische Shimroutine FASTMAP hat in diesem
Areal das Magnetfeld homogener einstellen kénnen als in den tibrigen Bereichen des
Gehirns, was zu den langen 7T5-Zeiten fiithrt.

In Abbildung (7.27) ist der Signalverlauf eines typischen Voxels aus dem FaDu-Tumor
mit der dazu berechneten Fitkurve dargestellt. Wie zu erkennen ist, gibt der Fit den
tatsachlichen Signalverlauf sehr gut wieder. Mit diesen Ergebnissen konnte bestatigt
werden, dass sich das Modell sehr gut zur Beschreibung des Signalverlaufs und zum Fit
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(c) T5-Parameterkarte, Einzelmessung. (d) Ts-Parameterkarte, kombinierte Mes-
sung.

Abbildung 7.25.: Vergleich der T} - und Ty -Parameterkarten akquiriert als Einzelmessung
(linke Spalte) und als kombinierte Messung (rechte Spalte). Dargestellt ist ein Schnitt
durch den kompletten Tumor der FaDu-Linie.
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7.5. Ergebnisse
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(c) T5-Parameterkarte, Einzelmessung. (d) T5-Parameterkarte, kombinierte Mes-
sung.

Abbildung 7.26.: Vergleich der 11 - und T -Parameterkarten akquiriert als Einzelmessung
(linke Spalte) und als kombinierte Messung (rechte Spalte). Dargestellt ist ein Schnitt
durch das Gehirn einer Maus. Der graue Pfeil in Abbildung (c) kennzeichnet einen Bereich
im Maéusegehirn mit erh6hten Ty -Zeiten, die auf einen im Vergleich zum tibrigen Gewebe
besseren Shim zuriickzufiihren sind. Die Aufnahmen zur Berechnung der T5-Karte (c)
sind acht mal gemittelt worden, die der T5-Karte (d) zwei mal. Dies erklart das etwas

bessere SNR in der Abbildung (c).
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Abbildung 7.27.: Darstellung der Relaxationsmesswerte eines typischen Voxels der
kombinierten Messsequenz im Tumor (blaue Kreuze) und der dazu berechneten Fitkurve
(rote Linie).

der gesuchten Relaxationswerte eignet.

7.6. Diskussion

Herkémmliche analytische Fitmethoden zur Berechnung von Relaxationszeiten sind
darauf angewiesen, dass sich das Messsignal vor jeder Anregung im thermodynamischen
Gleichgewicht befindet und die Einstrahlung der zur Messung notigen Anregungspulse
in gleichen zeitlichen Abstidnden erfolgt. Diese Vorgaben schrinken die Freiheit im
Entwurf neuer Sequenzen stark ein. Zur Aufhebung dieser Beschrinkungen wurde
eine Modellfunktion entwickelt, die das Messsignal wahrend des Durchlaufens einer
NMR-Pulssequenz nachbildet und es damit erlaubt, durch eine Anpassung der kleinsten
Fehlerquadrate zwischen gemessenem Signal und simuliertem Signal die gesuchten Rela-
xationsparameter zu bestimmen. Diese Fitmethode wurde am Beispiel der IR-FLASH-
Sequenz auf ihre Stabilitdt hinsichtlich Flipwinkelschwankungen, Anregungspulsprofile,
Signal-zu-Rausch-Verhaltnis und Partialvolumeneffekten mit der herkémmlichen Fit-
methode nach Deichmann verglichen. Dabei erwies sich die Simulations-Methode als
robuster als die Standardfitmethode. Lediglich bei sehr kleinen Anregungswinkeln und
einer dichten Abtastung der Relaxationskurve mit mehr als 16 Messpunkten wird die
Methode nach Deichmann iiber einen grofleren Flipwinkel-Variationsbereich genauer
als die Simulations-Methode. Bei einer groen Anzahl an Messpunkten und damit sehr
kurzen Repetitionszeiten der FLASH-Module verschmélert sich jedoch der dynamische
Messbereich der Deichmann-Methode, was die Stabilitat des Fits wiederum herabsetzt.
In der Praxis sind zudem 16 Stiitzstellen vollig ausreichend, um den Relaxationsverlauf
stabil fitten zu konnen. Ein Nachteil des Simulations-Fits ist der im Vergleich zu einer
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analytischen Fitmethode héhere Rechenaufwand zur Bestimmung der Fitparameter.
Bei den heutigen Rechenleistungen spielt das aber eine eher untergeordnete Rolle. So
benotigt z.B. ein analytischer Fit von T71-Relaxationszeiten eines Datensatzes mit 362
Bildpunkten und 24 Messpunkten auf der Relaxationskurve 7.68s und der Simulations-
Fit desselben Datensatzes 10.79s®.

Durch die mit der Simulations-Fitmethode gewonnenen grofieren Freiheiten in der
Entwicklung von Pulssequenzen war es z.B. moglich, T7-Zeiten von Proben mit einer
grofen Bandbreite an Relaxationszeiten in nur einer Messung zu bestimmen. Dazu
wurde der Relaxationskurvenverlauf zu Beginn dicht und am Ende der Messung in
groflerem zeitlichen Abstand abgetastet, so dass sowohl kurze als auch sehr lange
Relaxationszeiten erfasst werden konnten. Mit der Simulations-Fitmethode war es dann
moglich, die exakten Werte eines groflen Spektrums an T}-Zeiten zu berechnen, was
durch Messungen an verschiedenen Magnevist-Phantomen bestéatigt werden konnte.
Eine weitere Anwendung der Simulations-Fitmethode war die Implementierung einer
neuen Sequenz zur simultanen Messung von 77- und 75-Relaxationszeiten. Dabei bleibt
die Messzeit dieselbe wie die der herkommlichen 77-Messung nach Deichmann. Anders
als die bisher in der Literatur beschriebenen Sequenzen zur simultanen Messung von 77
und T [126, 127] kommt diese Methode ohne Korrekturen durch Flipwinkelkarten aus,
die sonst in einer zuséitzlichen Messung aufgenommen werden miissten. Dies wurde an
Simulationen gezeigt, wobei der relative Fehler der kombinierten Messsequenz im Bereich
der Standardabweichung auch bei verrauschten Datensitzen unter 5% lag. Oft sollen die
akquirierten Relaxationskarten miteinander verglichen oder korreliert werden. Bei zwei
getrennten, aufeinanderfolgenden Messungen ist die Wahrscheinlichkeit von Bewegungen
(z.B. bei der Messung einer narkotisierten Maus) wiahrend dieser Zeitspanne deutlich
grofer, was eine exakte Uberlagerung der Karten erschwert. Die kombinierte Messung
ist hier weniger anfallig, da die Daten simultan akquiriert werden. Die Parameterkarten
konnen direkt ohne eine Bildregistrierung miteinander verglichen und verrechnet werden,
da sie exakt iibereinander liegen. Ein Einsatzgebiet dieser Messsequenz bietet sich damit
z.B. zur gleichzeitigen Messung des BOLD-Effekts und der relativen Perfusion iiber
Spin-Markierung.

Um die in den Simulationen bestéatigte Stabilitdt der Fitmethode an realen Daten zu
verifizieren, wurden Messungen an Phantomen und in vivo an einem Tumor und einem
Méausehirn durchgefithrt. Die relativen Fehler lagen bei allen Messungen unter 5.5%
im Vergleich zu den Referenzwerten, was die Ergebnisse aus den Untersuchungen an
kiinstlichen Datensétzen bestatigt. Wird der Fehler in der 75 -Messung am Gehirn der
Maus ausgeklammert, der sich durch die niedrigen 75-Werte erkléren lasst und kleiner
als die Schwankungen zwischen zwei aufeinanderfolgenden, identischen Messungen ist,
so liegt der relative Fehler sogar unter 3%. Damit konnte bestétigt werden, dass sich
diese Messmethode sehr gut zur simultanen Erfassung der 77- und T5-Relaxationszeit
auch in vivo eignet.

Mit der hier vorgestellten Simulations-Fitmethode konnte die Limitierung auf zeitlich

8Die Fitalgorithmen wurden in Matlab2009b implementiert. Die CPU des Auswerterechners war ein
Intel Pentium 4 Prozessor mit 2.6GHz.
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7. Berechnung von Relaxationszeiten iiber Pulsprogrammsimulationen

aquidistantes Pulsen zur Berechnung von Relaxationskarten in der NMR-Methoden-
entwicklung aufgehoben und damit der Weg fiir die Realisierung neuer, innovativer
Pulsprogramme geebnet werden. Die Fitmethode kann problemlos an neue Pulssequen-
zen angepasst werden und prinzipiell jedes Pulsprogramm nachbilden. So lasst sich
z.B. recht einfach eine Spin-Echo-Einheit modellieren um die 75-Relaxationskurven
zu simulieren und die Th-Zeiten zu berechnen. Denkbar ist auch eine Simulation des
IR-TrueFISP-Experiments zur Tj-Zeit Berechnung [128] oder der gleichzeitigen Be-
stimmung von 77 und 7 nach der Methode von Schmitt et al. [129]. Es ist nicht nur
die Berechnung von Relaxationszeiten moglich; die Pulsprogramm-Simulation ermog-
licht es auch die verschiedenen Kontraste in NMR-Aufnahmen zu fitten und damit
MR-Parameter zu berechnen. Die mit der Methode verbundene hohere Rechenzeit des
Algorithmus im Vergleich zur analytischen Berechnung spielt sich bei den heutigen
Rechenleistungen eines typischen Arbeitsplatzrechners im Sekundenbereich ab und ist
damit vernachlassigbar.
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8. Zusammenfassung

Die Aufgabenstellung im ersten Teil dieser Arbeit bestand in der Entwicklung und
Etablierung von Methoden zur nichtinvasiven Erfassung von radiobiologisch relevanten
Parametern des Tumormikromilieus mit der Magnet-Resonanz-Tomographie. Dabei
wurden die Tumorperfusion und die Reoxygenierung des Tumors bei Beatmung mit
Carbogengas als strahlentherapeutisch prognostisch relevante und vor allem auch be-
einflussbare Parameter des Tumors untersucht. Die Untersuchungen fanden an einem
Xenograft Modell von neun verschiedenen standardisierten humanen Tumorlinien statt,
die auf Oberschenkel von Mausen transplantiert wurden.

Als Teil eines multiinstitutionellen Verbundprojekts wurden parallel zu den NMR-
Untersuchungen dieselben Tumorlinien mit verschiedenen Methoden der Histologie und
Immunhistologie untersucht. Die Erhebung und Sammlung von einer solch groflen An-
zahl an Tumordaten, die mit den verschiedensten Untersuchungsmethoden an den selben
Tumorlinien erfasst wurden bot eine einmalige Moglichkeit, die einzelnen Tumorparame-
ter miteinander zu korrelieren. In der Literatur sind einige Arbeiten zu finden, in denen
einzelne NMR-Parameter mit der Histologie verglichen wurden; dabei wurden aber oft
nur eine bis drei Tumorlinien und ein bis zwei Tumorparameter untersucht. Durch die
Vielzahl an hier untersuchten Tumorlinien waren aussagekraftige Korrelationen der
erfassten Parameter (Perfusion, Reoxygenierung, Laktatverteilung, TCDsy, Hypoxie,
Blutgefdfdichte) moglich. Damit konnten die Zusammenhénge der einzelnen Parameter
des Tumormikromilieus genauer untersucht werden, wodurch das Verstédndnis iiber die
Vorgange im Tumor weiter verbessert werden konnte.

Mittels quantitativer Messung des oxygenierungssensitiven NMR-Parameters 75 wurde
die individuelle Reaktion der Tumoren auf die Atmung von Carbogengas ortsaufgelost
erfasst. Dabei konnte eine ausgepriagte Heterogenitéit in der Carbogen-Antwort zwischen
den einzelnen Tumorlinien beobachtet werden. Auch innerhalb der einzelnen Linien
waren die Reaktionen sehr unterschiedlich. Dieses Verhalten wurde auch von anderen
Arbeitsgruppen beobachtet [43, 86-88]. Diese grofie inter- und intratumorale Heteroge-
nitat disqualifiziert diesen Parameter zur eindeutigen Identifikation einer Tumorlinie.
Allerdings stellte sich die Reoxygenierung als sehr guter prognostischer Faktor fiir
die Strahlentherapie heraus. Denn die Reoxygenierungsmittelwerte der Tumorlinien
korrelieren sehr gut mit der Tumor-Kontrolldosis und der Pimonidazol hypoxischen
Fraktion. Dies bestétigt die Annahme, dass Tumoren, die einen hohen hypoxischen
Gewebeanteil aufweisen und damit strahlenresistenter als normoxisches Gewebe sind
durch den Atemgaswechsel besser mit Sauerstoff versorgt werden konnen; dies wirkte
sich somit positiv auf die Strahlensensitivitidt des Tumors aus. Durch die Reoxygenie-
rungsmessung kann also ein Tumor nicht eindeutig einer Tumorlinie zugeordnet werden,
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8. Zusammenfassung

es kann aber festgestellt werden, ob ein Patient von einer Beatmung mit Carbogengas
wahrend der Strahlentherapie profitiert.

Zur nichtinvasiven Erfassung der nativen Mikrozirkulation der Tumoren wurden Spin-
Labeling-Techniken eingesetzt, die ortsaufgeloste Perfusionskarten tiber den NMR-
Relaxationsparameter T7 liefern. Die Tumorperfusion wurde dabei nicht als Absolutwert
berechnet, sondern als Relativwert beziiglich der Muskelperfusion angegeben. Mit der
Einfiihrung dieser Normierung ist die berechnete relative Perfusion unabhéngig von
dem aktuellen Zustand des Herz-Kreislauf-System des Wirtstieres, welches &ufleren
Einfliilssen unterlegenen ist, und liefert stabile, vergleichbare Daten, die nur noch von
den Eigenschaften des Tumorgewebes abhidngen. Zwischen den einzelnen Tumorlinien
konnten mit dieser Methode signifikante Unterschiede in der Tumormikrozirkulation
festgestellt werden, die von 42% bis 93% des Muskelperfusionswertes reichen. Damit
liegt die Tumorperfusion bei allen untersuchten Linien unter dem Wert der Muskelper-
fusion, was durch Untersuchungen mit unterschiedlichen Messmethoden in der Literatur
bestétigt wird [32, 121, 122]. Die gute Korrelation des mittels NMR erfassten Perfusi-
onswertes mit den Durchblutungsdaten aus der Histologie bestatigt die Validitat dieses
Messverfahrens. Somit kann die Perfusion von Tumoren nichtinvasiv gemessen werden,
um z.B. zu tberpriifen, ob bei Gabe eines Medikamentes dieses tiberhaupt durch das
bluttransportierende System in die zu behandelnden Tumorregionen vordringen kann.
Auch eine Uberwachung der Vitalitit von Tumorgewebe ist mit diesem Messverfahren
denkbar, was zur Kontrolle des Erfolges von Therapiemalnahmen Verwendung finden
konnte.

Im zweiten Teil der Arbeit wurde ein Fitalgorithmus entworfen und implementiert, der es
ermoglicht, vollig neue Messsequenzen zu entwickeln, die nicht an die Restriktionen der
analytischen Fitmethoden gebunden sind. So kénnen z.B. die Schaltzeitpunkte der Pulse
zur Abtastung einer Relaxationskurve frei gewédhlt werden. Auch muss das Spinsystem
nicht gegen einen Gleichgewichtswert laufen um die Relaxationszeiten bestimmen zu
konnen. Dieser Algorithmus wurde in Simulationen mit dem Standardverfahren zur
T1-Akquisition verglichen. Dabei erwies sich diese Fitmethode als stabiler als das
Standardmessverfahren. Auch an realen Messungen an Phantomen und in vivo liefert
der Algorithmus zuverldssig korrekte Werte. An einer Beispielmessung von Phantomen,
welche eine grofie Bandbreite an Relaxationszeiten aufweisen, konnten die Vorteile
des neuen Algorithmus durch ein exponentielles Anwachsen der Repetitionszeit in den
FLASH-Module eingesetzt werden. Damit war es moglich sehr kurze wie auch sehr
lange T1-Zeiten in nur einer Akquisition exakt zu erfassen, was mit den herkdmmlichen
Methoden nur in mehreren Einzelmessungen moglich ist.

Die im ersten Teil dieser Arbeit entwickelten Verfahren zur nichtinvasiven Erfassung
strahlentherapeutisch relevanter Parameter sollen letztlich in die klinische Situation
auf den Menschen tibertragen werden. Durch die geringere magnetische Feldstarke und
das damit verbundene niedrigere SNR der klinischen Magnettomographen muss jedoch
die Anzahl der Mittelungen erhoht werden, um die gleiche Qualitédt der Messdaten zu
erhalten. Dies fiihrt aber schnell zu sehr langen Messzeiten, die einem Patienten nicht
zugemutet werden konnen. Um die Messzeit zu verkiirzen wurde eine Messsequenz,
aufbauend auf den erarbeiteten Fitalgorithmus entwickelt, die es ermoglicht, die T7-
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und 75-Relaxationszeit simultan und in der Dauer einer herkommlichen 77-Messequenz
zu akquirieren. Neben der Messzeitverkiirzung ist dieses Messverfahren weniger anféllig
gegen Bewegungsartefakte, die bei der rdumlichen Korrelation von einzeln nacheinander
aufgenommenen 77- und 75-Relaxationszeitkarten auftreten, da diese in einem Datensatz
akquiriert wurden und somit exakt tibereinander zu liegen kommen.

Mit dieser Arbeit ist ein Messprotokoll zur nichtinvasiven Erfassung von radiobiologisch
relevanten und beeinflussbaren Parametern des Tumormikromilieus mit der Magnet-Re-
sonanz-Tomographie etabliert worden. Die erfassten Parameter konnten positiv mit dem
“Goldstandard” zur Untersuchung von Tumorgewebe, der Histologie, korreliert werden
und koénnen somit nichtinvasiv die gleichen Aussagen, wenn auch in geringerer Auflosung,
treffen. Zur Verkiirzung der Messzeit am klinischen Tomographen wurden eine neue
Messsequenz und ein Algorithmus entwickelt, die es erlauben zwei Relaxationsparameter
in nur einer Akquisition aufzuzeichnen. Als néchster Schritt bleibt die Portierung dieser
Methoden auf die klinischen Tomographen um sie am Patienten nutzen zu kénnen. Dies
soll in der dritten Forderperiode des multiinstitutionellen Tumorprojektes erfolgen.
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9. Summary

The goal of the first part of this thesis was the development and implementation
of methods for the non-invasive acquisition of radiobiologically relevant parameters
of the tumor microenvironment via the nuclear magnetic resonance. Therefore the
tumor perfusion and re-oxygenation by application of high oxygen content gases were
investigated as radiobiologically relevant and manipulable parameters. The studies
were performed on a xenograft model of nine different standardized human tumor lines
transplanted to the shank of a mouse.

As part of a multi-institutional research project the same tumor lines were examined
using histological and immunohistological methods in parallel to the NMR~examination.
The collection of such a huge number of tumor parameters acquired on the same tumor
lines using different examination methods offered a unique opportunity for a mutual
correlation of these parameters. In literature some papers can be found where NMR
parameters are correlated with histological data, but often only one or two parameters
of one to three tumor lines were under investigation. With the multitude of examined
tumor lines in this work significant correlations between the parameters (perfusion,
re-oxygenation, lactate distribution, TCDsg, hypoxia, blood vessel density) could be
found. By means of these results the mutual relation of the different parameters of the
tumor microenvironment could be further examined increasing the understanding of
the tumor’s internal processes.

With the quantitative measurement of the oxygenation sensitive NMR parameter 75
the individual response of the tumor to an application of carbogen gas was spatially
acquired. A significant heterogeneity in the response to the carbogen challenge could
be detected among the different tumor lines. Even within the same tumor line a great
heterogeneity in the response could be found. These findings were previously reported
by other groups [43, 86-88]. These inter- and intratumoral heterogeneities disqualify
this parameter for a definite identification of a tumor to the corresponding tumor line.
However the parameter re-oxygenation was found to be a very good prognostic marker
for radiotherapy. The mean re-oxygenation values correlate very well with the tumor
control dose and the pimonidazole hypoxic fraction. This confirms the assumption
that tumors which exhibit a high hypoxic tissue fraction and therefore are more radio
resistant than healthy tissue can be well re-oxygenated by switching the breathing
gas to carbogen, which results in a positive effect concerning radio sensitivity. In
conclusion, the parameter 75 and the calculated re-oxygenation maps cannot identify
the corresponding line of a tumor, but with these parameters it can be determined
whether a patient could benefit from breathing carbogen gas during radiotherapy.

Using spin-labeling techniques the spatially resolved native microcirculation of the tumor
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was acquired non-invasively via the relaxation parameter 77. The tumor perfusion
was not calculated as an absolute value, but as a relative value in percent normalized
to the muscle perfusion. With this normalization the perfusion value is independent
of outer factors modulating the heart rate of the host animal and therefore delivers
stable and reliable data which only depend on the characteristics of the tumor tissue.
Significant differences in tumor perfusion among the different tumor lines could be
found using this normalization method, ranging from 42% to 93% of muscle perfusion.
Hence the tissue perfusion of all tumor lines is lower than the muscle perfusion, which
is in accordance with values found in the literature [32, 121, 122]. Moreover the good
correlation between the perfusion acquired with NMR methods and the histological
data further validates this acquisition and normalization procedure introduced in this
work. Utilizing the introduced techniques it is possible to non-invasively acquire the
tumor perfusion for example in order to determine whether a medication can advance
via the blood system to the tumor which is to be therapied. Furthermore the viability
of the tumor tissue can be monitored in order to trace the outcome of anti'=cancer
therapies.

In the second part of this work a fitting algorithm has been developed and implemented
which allows for the development of completely new measuring sequences without the
restrictions of analytical fitting algorithms. E.g. for example the trigger time for the
excitation pulses which sample a relaxation curve may be chosen freely. Furthermore
the spin system does not need to relax towards a steady-state in order to determine
the relaxation times. This new algorithm has been compared in simulations with the
standard procedure to acquire the 7T} relaxation time. It could be shown that the new
fitting method is more stable than the standard method. These results could be verified
in real measurements on phantoms and in vivo where the algorithm produces reliable
and correct results. The improvements of the new algorithm could be applied on a
measurement of phantoms which hold a wide spectrum of 77 relaxation times. By
exponentially increasing the repetition times of the FLASH modules in the inversion
recovery experiment (IR-experiment) it was possible to record very short and very long
relaxation times in one scan, which would only be possible with multiple acquisitions in
a conventional IR-experiment.

The methods for the non-invasive acquisition of radiobiologically relevant parameters
developed in the first part of this thesis are to be ported into the clinical situation
and applied to the patient. Due to the lower magnetic field and the associated lower
SNR of the clinical scanner the number of averages has to be increased in order to
achieve the same quality in the acquired datasets. This results in long measurement
times, which is very uncomfortable for the patient. In order to reduce the measurement
time a sequence based on the introduced fitting algorithm has been developed which
allows for the simultaneous acquisition of the 77 and 75 relaxation times in one scan.
This combined measurement takes the same time like a conventional IR-experiment
for the measurement of the T3 relaxation time. Beside the reduction of the scan time
this procedure is less prone to motion artifacts which accrue when correlating 77 and
T35 parameter maps which were recorded consecutively. Since the relaxation maps are
acquired in one scan the parameter maps can be exactly superposed.
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In conclusion, in this thesis a measurement protocol for the non-invasive acquisition of
radiobiologically relevant and manipulable parameters of the tumor microenvironment
utilizing the magnetic resonance tomography has been established. The acquired
parameters were positively correlated with histological data, the gold standard of tumor
analysis. Hence it is possible to draw the same conclusions non-invasively although
in a lower spatial resolution. In order to reduce the scan time on a clinical scanner
a measurement sequence and a fitting algorithm were developed which allow for the
simultaneous acquisition of two relaxation parameters in a single scan. The next step is
the porting of the established measurement protocol to the clinical scanner in order to
apply it to the patient. This is part of the third funding period of the multi-institutional
project.
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A. Anhang

A.1. Gradientenberechnung und k-Raum

Wie in Kapitel 2.1.5 erklért, wird zum Anregen einer Schicht der Schichtselektionsgra-
dient angelegt und gleichzeitig ein HF-Puls einer bestimmten Bandbreite eingestrahlt.
Eine Schicht im Abstand z von der Mitte des Gradienten hat dann die Resonanzfrequenz
v(z) =g+ 27/(2m)Gs. Strahlt man einen HF-Puls der Frequenz v ein, so werden alle
Spins einer Schicht ausgelenkt, fiir die gilt:

V—1

VG

(A1)

z =27

Wird ein Puls mit einer Frequenzbreite Ar um die Grundfrequenz vy eingestrahlt,
so werden Spins in der Umgebung der zentralen Schicht (z = 0) angeregt, wobei die
Schichtdicke

Az =27 (A.2)

VG
betragt.
Die Akquisition des komplexen Signals erfolgt in der Zeit 7,4 in Leserichtung. Aus
Gleichung (2.20) und bei zeitlich konstanten Gradienten folgt: ky maz = 7GrTaq. Fr
die Spindichte p(z,y) in z-Richtung folgt aus den Gesetzen der diskreten Fouriertrans-
formation das Auflésungsvermogen
2 2m

kx,maa: 'YGrTaq

Ax = (A.3)

Bei sequentieller Akquisition werden Real- und Imaginérteil der komplexen Datenpunkte
wechselweise im Abstand At/2 aufgenommen. Diese Grofie wird als Dwell-Time (DW)
bezeichnet. Der zeitliche Abstand zweier akquirierter komplexer Datenpunkte At =2 x
DW wird als reziproke Sweepweite! (SW) definiert: At = 1/sw. Die Akquisitionszeit
betragt damit, bei der Aufnahme von N, Datenpunkten: 7,, = N, At = Nr/sw.

Es gilt also:
SW

NG
p(x,y) ist damit nur fur N, diskrete z-Werte im Abstand Az bekannt, d.h. der im

Ax =27

(A.4)

1Oder auch Bandbreite.
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Ortsraum abgebildete Bereich in z-Richtung (FOV) erstreckt sich iiber N,Ax:

SW
VG

FOV, =2r (A.5)
Die Gradientenberechnung in Phasenkodierrichtung verléduft analog. Fiir die Ortskodie-
rung in y-Richtung liegt k, zwischen —yGy, maz7p und +vGp maaTp. Damit folgt fiir das
Auflésungsvermogen in y-Richtung:

2
Ay = A.6
4 229Gy (4.6)
Analog zu Gleichung (A.5) ergibt sich fiir das FOV,, in y-Richtung:
N,
FOV, =27—2 (A7)

29GpTp

Mit diesem Formelapparat lassen sich die notigen Gradientenstérken bei gewiinschtem
FOV berechnen. Dabei muss darauf geachtet werden, dass das FOV immer grofer als der
signalliefernde Anteil der Probe ist, da das Bild sonst durch Einfaltungen gestort wird
(Nyquist-Theorem [130]). Dies ist eine direkte Folge der diskreten Datenakquisition.
Das Nyquist-Theorem besagt, dass

> Probe (A.8)
Ah(ay)

gelten muss, um Einfaltungen zu vermeiden.

A.2. Wirbelstrom Artefakte

Durch das schnelle Schalten von Gradienten dndert sich der Magnetfluss durch die
HF-Spule, die HF-Abschirmungen und den Magneten. Nach der Lenz’schen Regel wird
durch ein sich dnderndes Magnetfeld Strom in Leitern induziert (Wirbelstrom), der
der Magnetfelddnderung entgegenwirkt. Der Gradient wird somit durch Wirbelstrome
wahrend seines Schaltens abgeschwacht. Diese Verdnderungen in der Gradientenstarke
fithren zu Phasenfehlern und Verzerrungen. Durch die Verwendung von aktiv geschirmten
Gradientensystemen kénnen die Wirbelstrome stark verringert werden.

A.3. Segmentierte Ti-Messung

Um die Messung von T7-Werten nach Kapitel (2.1.8) weiter zu beschleunigen kénnen
mehrere k-Raum Zeilen des entsprechenden Bildes durch kurz hintereinander geschaltete
FLASH-Module mit unterschiedlicher Phasenkodierung aufgenommen werden. Die Mess-
dauer wird damit um den Faktor der k-Raumzeilen pro Segment (hier vier) reduziert. Als
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A.4. Herstellung der PFC-Emulsion
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Abbildung A.1.: Abtastschema des Ti-Signalverlaufs. Nach dem Inversionspuls wer-
den kontinuierlich im Abstand der Repetitionszeit Tr1 eines FLASH-Moduls die Ti-
Relaxationskurve abgetastet. Nach der Repetitionszeit Tro folgt der néchste Inversionspuls
nachdem das System in der Zeit Tp in das Gleichgewicht zuriickgekehrt ist. Zur Beschleu-
nigung der Messung werden mehrere k-Raum Zeilen des entsprechenden Bildes durch
kurz hintereinander geschaltete FLASH-Module mit unterschiedlicher Phasenkodierung
aufgenommen. Die Repetitionszeit in einem Segment (Trs) wird dabei so kurz wie moglich

gewahlt.

Zeitpunkt (77), zu dem das Bild aufgenommen wurde wird die Echozeit der k-Raumzeile
im Segment gewahlt, die durch das k-Raum Zentrum lauft. Diese k-Raumzeile enthélt
die grofiten Signalwerte und tragt somit auch die meisten Bildinformationen. Genau
genommen stellt das so akquirierte Bild keinen Messpunkt sondern einen Messbereich
auf der Relaxationskurve dar. Die Repetitionszeit der FLASH-Module in einem Segment
(T'rs) wird deshalb so kurz wie moglich gewahlt, um die Zeitdauer zur Akquisition eines

Bildes kurz zu halten.

A.4. Herstellung der PFC-Emulsion

Zur Herstellung einer Emulsion wird die PFC-Substanz mit Kochsalzlosung auf ca.
40% verdunnt, Lipide beigemischt und mit Ultraschall beschallt. Dabei entstehen
kleine, von einer Lipidmembran umgebene Tropfchen, die mit PFC und Wasser gefiillt
sind. Der Radius dieser Vesikel lasst sich iiber die Beschallungszeit und Intensitét
regulieren. Sehr kleine Vesikel sind allerdings unstabil und schlieen sich zu gréfleren
Tropfchen zusammen. Der minimale Radius hdngt von der Giite der Lipide und dem
Mischungsverhéltnis der einzelnen Bestandteile der Emulsion ab. 2ml der PFC-Emulsion

bestehen aus folgenden Bestandteilen:

iii



A. Anhang

1.2ml einer 0.9% Kochsalzlosung (0.9g NaCl auf 100ml HyO)

0.8ml des Perfluoro-15-Crown-5-Ether Reinstoffes (98% Reinheit, ABCR, Karlsru-
he,Deutschland)

0.060g DEPC (1,2-Dielaidoyl-sn-glycero-3-Phosphocholine, Avanti Polar-Lipids
Inc., Alabaster, AL, USA)

« 0.020g Cholesterol (99% Reinheit, Sigma Chemical Co., St. Louis, MO, USA)

Die Inhaltsstoffe werden in ein Plastikrohrchen mit 6ml Fassungsvermogen gegeben.
Mit einem Riisselbeschaller (Sonifier S-250A, Branson Ultrasonic Corp., Danburry,
CT, USA), der in die Losung getaucht wird, wird die Mischung bei einem Duty-Cycle
von 50% und maximaler Starke viermal fiir 5min mit Ultraschall beschallt. Zwischen
den Beschallungen liegen Pausen von ca. 3min damit sich die Losung nicht zu stark
aufheizt, was die Lipide zerstoren wiirde. Zur zuséatzlichen Temperatursenkung wird das
Plastikrohrchen wahrend der kompletten Prozedur in Eiswasser gekiihlt. Die mittlere
Tropfchengrofie wurde mit einem Lasergranulometer (Coulter L5230, Beckmann Coulter
Inc., Fullerton, Kalifornien, USA) zu ca. 3.5pum bestimmt.

A.5. Berechnung des T{-Wertes bei
biexponentieller Relaxation

Die Losung der Minimabestimmung von Gleichung (7.4) wurde mit Mathematica 7
(Wolfram Research Inc., Champaign, IL, USA) berechnet?. In Abbildung (A.2) ist
der Verlauf des berechneten Soll-77-Wertes fir verschiedene Volumenverhéaltnisse von
Substanz A und B dargestellt (rote Linie). Die blaue Linie gibt den volumenbezogenen
Mittelwert (Thq - Vo +T1p - V3) wieder. Wie zu erkennen ist liegt der durch eine mono-
exponentielle Funktion berechnetet T7-Wert der biexponentiellen Relaxationsfunktion
nicht auf der blauen Geraden.

A.6. Signalmodulation durch chemische
Verschiebung

Die Spins eines Voxel in dem mehr als eine Substanz vorhanden ist rotieren aufgrund
der chemischen Verschiebung (Kapitel 2.1.7) mit unterschiedlichen Larmorfrequenzen.
Das NMR-Signal dieses Voxels setzt sich also aus der Summe der FID’s der im Voxel
enthaltenen Substanzen zusammen. Dabei kann es zu einer Schwebung und damit
verbunden zur Signalausloschung zu bestimmten Echozeitpunkten kommen.

Dieser Effekt wurde fiir die in biologischem Gewebe héufig vorkommenden Substanzen
Wasser und Ol an einem Phantom untersucht. Dazu wurde handelsiibliches Sonnenblu-

2Die Berechnung des T5-Wertes bei biexponentieller Relaxation liefert das gleiche Ergebnis.
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Abbildung A.2.: Die rote Line stellt den berechneten Soll-T1-Werte fiir verschiedene
Volumenverhaltnisse von Substanz A mit T1,=1500ms und B mit T1;,=900ms dar. Die
blaue Linie gibt den volumenbezogenen Mittelwert (T, - Vo + Ty - Vi) wieder.

menspeisedl und destilliertes Wasser in ein 5mm Probenrohrchen gegeben. Die Messung
wurde in einer Schicht durch den Wasser-Ol-Meniskus mit einer FLASH-Sequenz durch-
gefithrt. In 100 Einzelmessungen wurde die Echozeit dabei in Schritten von 10us erhéht.
Abbildung (A.3) zeigt den gegen die Echozeit aufgetragenen Signalverlauf eines Voxels
in dem sich Wasser und Ol befindet. Die Signalkurve weist dabei deutliche Schwebungs-
béuche und -téler auf. Die Schwebungsfrequenz (wg) des Signals wurde durch einen Fit
der Messdaten an die Funktion

S:a)sin(wSTE—b)‘—i-c (A.9)

berechnet. Mit a als Amplitude der Schwebung, b dem Phasenoffset, ¢ dem Amplitu-
denoffset und Tr der Echozeit. Dabei ergab sich ein wg von 8724.3Hz. Die Schwebungs-
frequenz setzt sich aus den Larmorfrequenzen von Wasser und Ol zusammen,

_ WWasser — WOel

fWasser - fOel
2
Afwo
2

=27

=27

(A.10)

mit Afiyo als Frequenzunterschied zwischen Wasser und Ol. Der Literaturwert fiir
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Abbildung A.3.: Signal eines mit Wasser und Ol gefiillten Voxels zu den unterschiedlichen
Echozeitpunkten. Die Messdaten sind als blaue Kreuze, der Fit nach Gleichung (A.9) als
rote Linie dargestellt.

A fivo betrigt ca. 3.5ppm?, was ein A fyro von 2625.0Hz bzw. ein wg von 8246.7Hz
bei 17.6T ergibt. Obwohl der Literaturwert fiir reines Ol und nicht fiir Sonnenblumenél
angegeben ist, liegt der berechnete Wert fiir wg nahe an diesem Literaturwert.

In Abbildung (A.4a) ist die aufgenommene Messschicht zum Zeitpunkt eines Schwe-
bungsbauchs und in Abbildung (A.4b) zum Zeitpunkt eines Schwebungstals dargestellt.
In Abbildung (A.4b) ist deutlich ein Ring mit Signalausléschung an der Wasser-Ol-
Grenzflache zu erkennen.

Diese Untersuchung zeigt, dass die Wahl der Echozeit, unabhangig von den beschriebenen
Relaxationsmechanismen, Einfluss auf das akquirierte Signal haben kann. Solange
die Echozeit bei den Akquisitionen konstant gehalten wird, wie z.B. bei dem IR-
Experiment, spielt dieser Effekt keine Rolle bei der Relaxationszeitmessung. Es ist
lediglich moglich, dass das Messsignal nicht mit dem maximalen Wert erfasst wird (z.B.
im Schwebungsbauch), was sich negativ auf das SNR auswirkt. Wird allerdings die
Echozeit wiahrend der Messung variiert, wie bei der T5-Messung oder der kombinierten
T1/T5-Messung, dann ist es moglich, dass unter Umsténden ein falscher Relaxationswert
bestimmt wird. In Abbildung (A.5) ist eine T5-Relaxationskurve fiir verschiedene Falle
dargestellt. Die griine Kurve zeigt den Verlauf bei nur einer Substanz im Voxel mit
einer Relaxationszeit von 20.0ms. Rot stellt eine Relaxationskurve eines Voxels mit zwei
Substanzen (A, B) dar, wobei die Larmorfrequenz von Substanz B 0.4 mal der Frequenz
von Substanz A entspricht. Als Relaxationszeit der beiden Substanzen wurde 20.0ms

3ppm = parts per million
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(a) Schwebungsbauch. (b) Schwebungstal.

Abbildung A.4.: Darstellung der Messschicht zum Zeitpunkt eines Schwebungsbauches
(a) und zum Zeitpunkt eines Schwebungstals (b). In Abbildung (b) ist deutlich ein Ring
mit Signalausléschung an der Wasser-Ol-Grenzfliche zu erkennen.

- Relaxation mit Schwebung
X kurze Relaxation (11.8 ms)
X lange Relaxation (23.4 ms)

‘)s normale Relaxation (20.0 ms)
0.9
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Abbildung A.5.: Darstellung von Ty -Relaxationskurven fiir den Fall mit nur einer Sub-
stanz im Voxel (griin) und fiir den Fall mit zwei Substanzen im Voxel mit unterschiedlichen
Larmorfrequenzen aber gleichen Relaxationszeiten (rot). Je nach Wahl der Messpunkte
auf der roten Kurve ergeben sich unterschiedliche Ty -Zeit (blau und schwarz).
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gewéahlt. Damit kommt es zu einer Schwebung mit iiberlagerter 75-Relaxation. Bei
einer Multi-Gradientenecho-Messung zur Bestimmung der 75-Zeit wird die rote Kurve
zu bestimmten Zeitpunkten abgetastet und mit diesen Messwerten die Relaxationszeit
berechnet. Abhéangig von der Wahl der Messpunkte ergeben sich unterschiedliche 7% -
Zeiten, was als blaue bzw. schwarze Kurve in Abbildung (A.5) dargestellt ist. Werden
die schwarzen Messpunkte gewahlt, so ergibt sich eine Relaxationszeit von 23.4ms, bei
den blauen Messpunkten eine 75-Zeit von 11.8ms.

Wie in Abbildung (A.3) zu erkennen ist, liegt der zeitliche Abstand von Schwebungsbauch
und -tal der Substanzen Ol und Wasser bei 17.6T bei ca. 0.2ms. Der Abstand der
Echoakquisitionen eines Multi-Gradientenecho-Experimentes liegt im Bereich von einigen
Millisekunden, so dass es sehr unwahrscheinlich ist, einen Echozug wie er in Abbildung
(A.5) als schwarze oder blaue Linie dargestellt zu erhalten. In realen Messungen wird sich
der Schwebungseffekt iiber den Fit der Messpunkte, die zuféllig schwanken, ausmitteln.
Zudem sind in einem Voxel mit biologischem Gewebe mehr als nur zwei Substanzen,
und diese in unterschiedlichen Stoffmengen vorhanden, so dass sich im Allgemeinen
keine ausgepragten Téler und Béauche ausbilden. Somit kann der Effekt der Schwebung
durch chemische Verschiebung in den Messungen an biologischem Gewebe vernachlassigt
werden — er tritt nur unter idealisierten Bedingungen auf.

A.7. Schematischer Ablauf der
Pulsprogramm-Simulation

In Diagramm (A.6) ist der Ablauf des Matlab-Programms zur Simulation des IR-Puls-
programms und der dazugehorige Fit des modellierten Signalverlaufes an die Messdaten
schematisch dargestellt. Die einzelnen Einheiten zur Modellierung des Signalverlaufs
(Relaxations-, Puls- und Signal-Einheit) mit den bendtigten Eingabeparametern und
den erzeugten Ausgabeparametern sind in Kapitel (7.2) beschrieben.

Im ersten Teil des Programms werden die Messparameter und die Messdaten eingelesen.
Danach werden die Startparameter fiir die Fitroutine berechnet bzw. festgelegt. Im
dritten Teil wird das Pulsprogramm durch die Relaxations-, Puls- und Signal-Einheit
nachgebildet und der Signalverlauf mit den eingestellten Fitparametern berechnet. Die
Parameter werden so lange variiert, bis der quadratische Fehler zwischen dem model-
lierten Signalverlauf und den gemessenen Daten der einzelnen Bildpunkte minimal ist.
Die so gefitteten Parameter werden in Parameterkarten abgespeichert und ausgegeben.
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Simulation des Pulsprogramms

Einlesen der Pulsprogramm - Parameter:
BM = Bildmatrixgroe (Zeilen x Spalten)
NI = Anzahl an Messpunkten (Bildern) auf der Relaxationskurve
ALPHA = Anregungswinkel
TLP = Liste der Zeitabstande zwischen den einzelnen Anregungspulsen
TLE = Liste der Echozeiten zu denen die einzelnen Bilder aufgenommen wurden
(variiert nur bei der kombinierten Messung von T1 und T2%)
DAT = Datensatz einlesen (Zeilen x Spalten x NI)

Fitparameter mit Startwerten:
T1 = (Zeitpunkt des Nulldurchgangs der Relaxationskurve des kompletten Datensatzes )/ (In(2))

T2*= 20 (willkurlicher Startwert in der GroRenordnung des erwarteten Fitwertes)
MO = abs( DAT [ erster Messpunkt der Relaxationskurve ]/ cos (ALPHA))

Sonstige Startwerte:
Mz = -MO0

Schleife Uber die Bildmatrix (Zeilen x Spalten)

Minimierung der Fehlerfunktion ( Err) durch Anpassen der Fitparameter (least-square-error fit)

Schleife Uber die Anzahl an Messpunkten (Bilder) auf der Relaxationskurve
mit Laufparameter i von 1 bis NI

Mz = Relaxations - Einheit( T1, MO, Mz, TLP [i])

Mz = Puls - Einheit( T1, MO, Mz, Pulsdauer, ALPHA )

Sx [i]1= Signal - Einheit( Mz, T2*, TLE [i], ALPHA )

Err=sum ((DAT [des entsprechenden Bildpunktes ]-Sx )" 2)

Gefittete Parameter (T1, T2* MO ) in Parameter - Karten abspeichern

Ausgabe der gefitteten Parameter - Karten T1, T2* und MO

Abbildung A.6.: Schematische Darstellung des Ablaufs der Pulsprogramm-Simulation
und des Fits in einem Nassi-Shneiderman-Diagramm.
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