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Abkiirzungsverzeichnis

CT Computertomographie

DSA Digitale Subtraktionsangiographie

FFP Field Free Point

FFL Field Free Line

FOV Field of View

LoA Limit of Agreement

MPI  Magnetic Particle Imaging

MRT Magnetresonanztomographie, Kernspintomographie
PNS Peripheral Nerve Stimulation

RES Retikuloendotheliales System

ROI Region of interest

SAR Spezifische Absorptionsrate

SD  Standard Deviation, Standardabweichung

SNR Signal to Noise Ratio, Signal-zu-Rausch-Verhaltnis
SPIOs Superparamagnetic Iron Oxide Nanoparticles

VOl Volume of Interest



1 Einleitung

Die moderne Medizin wurde durch wenige entscheidende Entwicklungen im Be-
reich der Diagnostik, Pharmakologie und interventionellen Behandlung ermdglicht:
So ist neben der Entdeckung des Penicillins, der Einfuhrung von Schutzimpfun-
gen, dem Konzept der Asepsis und der Durchfuhrbarkeit von Operationen durch
Narkoseverfahren insbesondere die Entwicklung bildgebender Verfahren wie des
Rontgens als ein solcher Meilenstein zu bezeichnen. Die groRe Bedeutung der
bildgebenden Verfahren in der modernen Medizin ist auch darin begrindet, dass
sie nicht nur in der Diagnostik, sondern auch in der Therapie eingesetzt werden

koénnen.

In der Bildgebung kardiovaskulérer Erkrankungen werden aktuell Computertomo-
graphie (CT), Kernspintomographie (MRT), Sonographie und die digitale Subtrak-
tionsangiographie (DSA) eingesetzt. Die DSA spielt neben ihrer diagnostischen
Funktion eine fuhrende Rolle in der Behandlung von kardialen, zerebralen und
peripheren vaskularen Erkrankungen. Sie war eine der ersten und ist weiterhin die
am weitesten verbreitete bildgebende Methode zur direkten Therapiesteuerung.
Im Rahmen kardiovaskularer Interventionen spielt die Quantifizierung von Gefal3-
pathologien wie Stenosen eine entscheidende Rolle. Sie ist periinterventionell der
wichtigste Parameter fur die Entscheidung, ob bei einer Stenose eine Therapie,
meist mittels einer Ballondilatation und/oder Platzierung eines Stents, erfolgen
soll. Ferner ist das Ausmal? einer Stenose in der Behandlungsplanung neben der
Beschwerdesymptomatik des Patienten und der Funktionsdiagnostik ein wesentli-
cher Punkt in der Graduierung der Erkrankung und somit essentiell fir das weitere
Behandlungskonzept. Auch wird das Ausmal3 der Gefal3stenose in wissenschaftli-
chen Studien haufig als Einschlusskriterium verwendet.

Sowohl bei der DSA, als auch bei der MRT, CT und Sonographie bestehen Ein-
schrankungen in der Stenosequantifikation. Die konventionelle, monoplanare DSA
ist eine zweidimensionale, projektionsradiografische Methode und ist somit fir die
Beurteilung einer komplexen dreidimensionalen Struktur nur eingeschrankt ver-
wendbar. In der klinischen Praxis entscheidet daher meist der ,erfahrene Blick*
des Interventionalisten oder es sind relativ aufwandige Kalibrationsmessungen fur
eine annahernde Quantifizierung notwendig. In der Sonographie lasst sich die

Stenose meist nicht klar morphologisch, jedoch funktionell Uber die Blutflussbe-
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schleunigung erfassen. Ein grof3er Nachteil ist jedoch die eingeschrankte Repro-
duzierbarkeit und grof3e Untersucherabhangigkeit. Am zuverlassigsten lassen sich
MRT und CT zur Stenosequantifikation einsetzen. Ein Nachteil der CT ist jedoch
die eingeschrankte Beurteilbarkeit von stark kalzifizierten Stenosen und innerhalb
von schmalen Stents, ein Nachteil der MRT die lange Untersuchungsdauer und
Artefakte durch Bewegung, Stents oder andere magnetische Strukturen. Durch
Suszeptibilitatsartefakte ist die Beurteilung des Stentlumens mit Ausnahme der
Aorta in der MRT praktisch unmoglich.

Ein neues bildgebendes Verfahren wurde 2005 von Gleich und Weizenecker vor-
gestellt: Die Magnetpartikelbildgebung, Magnetic Particle Imaging (MPI) genannt
(27). MPI visualisiert die zeitliche und dreidimensionale raumliche Verteilung zuvor
applizierter superparamagnetischer Eisenoxid-Nanopartikel (SPIOs). Einzig die
SPIOs werden mittels MPI visualisiert, somit wird MPI als tracerbasierte Methode
aufgefasst. Ahnlich der DSA wird somit die umgebende Morphologie nicht abge-
bildet (79). Die Starke des MPI-Signals ist dabei proportional zur Konzentration

des Tracers, was eine quantitative Auswertung erlaubt (48).

Im Gegensatz zu den gangigen Modalitaten ist MPI somit in der Lage, dynamische
Prozesse quantitativ und ohne den Einsatz ionisierender Strahlung oder organto-
xischer Kontrastmittel mit hoher Sensitivitat abzubilden. Weizenecker et al. zeigten
2009 durch die Darstellung eines schlagenden Mauseherzens die prinzipielle Ver-
wendbarkeit von MPI in vivo (82). Diese Versuche gaben den Anstol3 zur weiteren
Erforschung von MPI als Methode zur kardiovaskularen Bildgebung beim Men-
schen.

In dieser Arbeit wird in einem Modellversuch die direkte Quantifizierung und Visua-
lisierung von vaskularen Stenosen mittels MPI anhand von Stenosephantomen
evaluiert. Zudem wurde eine Quantifizierung von verschiedenen Verdunnungsstu-
fen des verwendeten Tracers Resovist durchgefuhrt und in Relation zum Klini-

schen Kontext gesetzt.

Zunéchst soll das Prinzip der Funktionsweise von MPI erlautert werden.



1.1 Grundlagen der Magnetpartikelbildgebung
MPI visualisiert die raumliche Verteilung von magnetischen Partikeln. Im Mittel-
punkt stehen dabei die superparamagnetischen Eisenoxid-Nanopartikel, deren

physikalische Eigenschaften MPI erst ermdglichen.

Die physikalischen Grundlagen von MPI, der Aufbau der SPIOs sowie deren wich-
tigster Vertreter, Resovist, werden im Folgenden néher erlautert.

1.1.1 Superparamagnetische Eisenoxid-Nanopartikel (SPIOs)

1.1.1.1 Ferromagnetismus und Superparamagnetismus

Das magnetische Verhalten eines Stoffes wird durch unterschiedliche Parameter,
wie z.B. Temperatur, atomare Struktur und Grol3e bestimmt. Ferromagneten wei-
sen im Gegensatz zu Paramagneten eine fur den jeweiligen Stoff charakteristische
Magnetisierungskurve auf. Diese hangt jedoch von den vorhergehenden Zustan-
den des Stoffes ab. Wird an einen Ferromagneten, der zuvor noch nicht magneti-
siert wurde, ein externes Magnetfeld (H) mit ansteigender Feldstarke angelegt,
verlauft seine erste Magnetisierungskurve M(H), auch Neukurve, vom Nullpunkt
bis zum Zustand der magnetischen Sattigung. Wird die Feldstarke des externen
Magnetfeldes wieder gesenkt, fallt die Magnetisierung des Ferromagneten lang-
samer ab als sie entlang der Neukurve angestiegen ist (Abb. 1). Dieses Verhalten
wird als Remanenz bezeichnet. Wird das externe Magnetfeld entfernt, verbleibt
eine Restmagnetisierung des Ferromagneten, Remanenzmagnetisierung genannt.
Eine vollstandige Darstellung der Remanenz eines Ferromagneten gelingt mittels
der sogenannten Hystereseschleife. Diese kann abgebildet werden, wenn die
Magnetisierung auch in Gegenrichtung durch Anlegen eines Koerzitivfeldes (H),
erfolgt (Abb. 1). Dieses Magnetisierungsverhalten wird bei ferromagnetischen
Stoffen in kristallinem Zustand beobachtet (5, 62).
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Dargestellt ist das Magnetisierungsverhalten eines Ferromagneten als
Hystereseschleife. Aufgetragen wurde die magnetische Polarisation o M (y-
Achse) gegen die Magnetfeldstarke H (x-Achse). Nach erstmaliger Applikation
eines steigenden externen Magnetfeldes H an einen Ferromagneten zeigt sich
eine ansteigende Magnetisierungskurve, die bei einer bestimmten Magnet-
feldstarke, der Sattigungsmagnetisierung [oMs, sistiert. Diese wird auch
Neukurve genannt. Nach Senkung der Magnetfeldstarke H verbleibt der Fer-
romagnet in einer Remanenzmagnetisierung ppMr. Erst nach Anlegen eines
Koerzitivfeldes Hc wird der Nullpunkt erreicht. Die Hystereseschleife entsteht
durch eine Magnetisierung in Gegenrichtung und anschlielender Umkehr.

(Abbildung in Anlehnung an (5))

Wird ein Ferromagnet pulverisiert und die PartikelgroRe so klein gewéhlt, dass ein

Partikel nur eine einzige magnetische Doméne, einen sogenannten Weiss-Bezirk,

enthalt, verhalt sich dieser ahnlich einem kleinen, magnetisch entkoppelten Per-

manentmagneten. Diese Partikel konnen mit einer grenzflachenaktiven Hiille, ahn-

lich einem Abstandshalter, umgeben werden, um eine Kumulation der Partikel

durch magnetische und Van-der-Waals Kréfte zu verhindern. Werden diese Parti-

kel in L6sung gebracht, richten sie sich in Anwesenheit eines externen Magnetfel-

des parallel aus. Nach Abschalten des externen Magnetfeldes zeigen die Partikel

keine Remanenz, sind also sofort entmagnetisiert. Ursache ist eine regellose An-

ordnung der magnetischen Momente im jeweiligen Partikel. Die Partikel zeigen



also keine Hystereseschleife, ihre Magnetisierungskurve verlauft durch den Null-
punkt. Dieses Phanomen wird als Superparamagnetismus beschrieben (5).

1.1.1.2 Magnetisierungsverhalten superparamagnetischer Nanopartikel
Superparamagnetische Eisenoxid-Nanopartikel bestehen aus einem ferromagneti-
schen Eisenoxidkern und einer organischen, nicht magnetischen Umhullung. Die
organische Umhullung verhindert nicht nur die Agglomeration der einzelnen Parti-
kel, sondern erhdht auch die Biokompatibilitdt der SPIOs, wohingegen der Eisen-
oxidkern die magnetischen Eigenschaften charakterisiert (14). Das magnetische
Verhalten einzelner Partikel wird durch ihr magnetisches Moment m bestimmt.
Nach Anlegen eines externen Magnetfeldes erfolgt die Magnetisierung super-
paramagnetischer Partikel nicht linear: Charakteristisch ist ein steiler Anstieg kurz
nach Anlegen eines externen Magnetfeldes mit einer geringen Magnetfeldstarke,
welche mit Erh6hung der Feldstarke weiter ansteigt, bis zu einer Abflachung bei
einer bestimmten Magnetfeldstarke und anschlie3ender Plateau-Phase der Mag-
netisierungskurve bei Sattigung der Partikel. An diesem Plateau angelangt, fihrt
eine Erhohung der Magnetfeldstarke nicht mehr zu einer Anderung der
Partikelmagnetisierung (48). Nach Entfernung des Magnetfeldes verbleibt keine
Restmagnetisierung und die Magnetisierungskurve verlauft durch den Nullpunkt.
Im Gegensatz zu ferromagnetischen Stoffen gibt es keine Hystereseschleife und
die Magnetisierungskurve folgt ausschlief3lich dem externen Magnetfeld (Abb. 2),
(26).
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Abb. 2: Magnetisierungskurve superparamagnetischer Stoffe

Dargestellt ist die Magnetisierungskurve eines superparamagnetischen Nano-
partikels. Es wurde die magnetische Polarisation M (y—Achse) in Beziehung
zur Magnetfeldstarke H (x-Achse) gesetzt. Nach Applikation eines steigenden
Magnetfeldes H zeigt sich eine steil aufsteigende Magnetisierungskurve, die
bei einer bestimmten Magnetfeldstarke, der Sattigungsmagnetisierung ab-
flacht. Wird das Magnetfeld verringert und schlie3lich entfernt, verbleibt keine
Restmagnetsierung und die Magnetisierungskurve verlauft durch den Null-
punkt. Die Magnetisierungskurve ist sigmoidal.

(Abbildung in Anlehnung an (26))

Das Design der SPIOs hat Einfluss auf die Abbildungsqualitat bei MPI (27) und
wird in Kapitel 1.1.2.5 genauer erlautert. Zu Beginn der Entwicklung von MPI wur-
den verschiedene kommerziell erhéltliche SPIOs, welche urspringlich fir die
Kernspintomographie entwickelt wurden, auf ihre Verwendbarkeit in MPI getestet.
Von diesen kann Resovist als beste Alternative bezeichnet werden und wurde bis-
her von vielen Arbeitsgruppen als Referenzstandard genutzt um vergleichbare
Ergebnisse zu produzieren (56). Da SPIOs als Tracer das wesentliche Element
der MPI-Bildgebung darstellen, wird die Entwicklung mafl3geschneiderter Nanopar-
tikel fur verschiedene Anwendungsgebiete von vielen Arbeitsgruppen intensiv ver-
folgt (30, 44, 45, 53, 56-58).



1.1.1.3 Resovist (Ferucarbotran)

Resovist (Ferucarbotran) wurde als paramagnetisches Kontrastmittel in der Kern-
spintomographie fir spezielle Untersuchungen der Leber entwickelt (4, 51). Es
wurde 2001 zugelassen und 2009 in Deutschland wieder vom Markt genommen,
in Japan hingegen wird es tber I'rom Pharmaceutical Co, Ltd, Tokyo, Japan, noch
vertrieben. Fur die hier vorgestellten Experimente wurden verbliebene Bestande
von Bayer Schering Pharma AG verwendet. Resovist besteht aus einer Losung
superparamagnetischer Eisenoxid-Nanopartikel, welche mit niedermolekularem
Carboxydextran (Verhaltnis 1:1,1) ummantelt wurden. Nach intravenoser Applika-
tion und Verteilung im Intravasalraum, wird Resovist selektiv vom retikuloendothe-
lialem System (RES) phagozytiert (hauptsachlich in Leber und Milz), abgebaut und
das enthaltene Eisen dem physiologischen Eisenspeicher des Kdrpers zugefuhrt.
Der Carboxydextran-Mantel unterliegt wiederum hauptsachlich einer raschen
renalen Eliminierung (4, 19, 51). Die beim Menschen untersuchte maximale Dosis
von 0,08 ml kg™ Kérpergewicht (40 pumol Fe kg™) entspricht in etwa der vierfachen
verwendeten diagnostischen Dosis bei der Kernspintomographie (4). Weizenecker
et. al. verwendeten fur die in vivo Darstellung des schlagenden Mauseherzens
Resovist in einer Dosierung von etwa 8 pmol Fe kg™ und 45 pmol Fe kg™. Die Do-
sierung liegt daher im fiirr das MRT gebrauchlichen Bereich von 8 pmol Fe kg™ und
45 pmol Fe kg, welche knapp oberhalb der zugelassenen Dosis von 40 umo Fe
kg™ fur klinische Anwendungen liegen. Wie bereits erwéhnt, wurde Resovist bisher
als Referenzstandard fur MPI verwendet und bietet von den kommerziell erhaltli-
chen SPIOs die beste Performance in MPI (56). Resovist-Lésungen bestehen aus
unterschiedlich grof3en SPIOs. Die kleineren SPIOs bilden Aggregate, die sich wie
monodomane Partikel verhalten und somit superparamagnetisch sind. Diese Ag-
gregate machen 30% der Nanopartikel in Resovist aus und kénnten die gute MPI-
Performance erklaren (19). Da Resovist jedoch in Bezug auf die Eisenoxid-
NanopartikelgroRe und die breite GroRRenverteilung der einzelnen SPIOs kein
idealer MPI-Tracer ist, ist die Forschung im Hinblick auf optimierte Tracer fur MPI
essentiell (52).
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1.1.2 Aufbau und Funktion des MPI-Scanners

1.1.2.1 Aufbau eines klassischen MPI-Scanners

Zur Visualisierung der raumlichen Verteilung der SPIOs sind verschiedene stati-
sche und dynamische Magnetfelder notwendig (27). In den letzten Jahren wurden
verschiedene Scanner-Aufbauten mit unterschiedlicher Anordnung von Sendespu-
len zur Generierung der Magnetfelder auf der einen Seite und Empfangsspulen
zur Detektion des elektromagnetischen Signals auf der anderen Seite vorgestellt.
Der erste MPI-Scanner wurde von Weizenecker et. al. entwickelt. In diesem befin-
det sich das zu untersuchende Objekt, dhnlich der Kernspintomographie, zentral in
einer Rohre umgeben von symmetrisch angeordneten Spulen. Diese Spulenpaare
generieren zwei unterschiedliche Arten von Magnetfeldern: Sinusférmige magneti-
sche Wechselfelder mit geringer Amplitude, auch Anregungsfelder oder Drive
Fields genannt (Positionierung in x und z-Richtung) und ein zeitlich konstantes,
jedoch inhomogenes Gradientenfeld oder Selection Field, Selektionsfeld (in z-
Richtung). Die Drive-Field-Spulen in x-Richtung fungieren gleichzeitig als Emp-
fangsspulen. Zudem befinden sich Empfangsspulen auch in z-Richtung. In diesem
Scanner wurden die ersten in vivo MPI-Bilder akquiriert, die Visualisierung der
Herz-Lungen-Passage eines Resovist-Bolus (27, 82). Dieser Scanneraufbau wur-
de weiterentwickelt, so dass die gréf3ere Bohrung und das grof3ere Field of View,
FOV, auch eine Untersuchung von grof3eren Nagetieren erlaubt. Das Konzept wird
seit 2013 von der Firma Bruker als erster préklinischer Scanner, sowie nachfol-
gend auch von der Firma Magnetic Insight, Inc., kommerziell vertrieben (10, 73).
Aufgrund der Funktionalitat darf die Hardware des Scanners keine ferromagneti-
schen Materialien beinhalten (Abb.3), (27, 82).
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Abb. 3: Modell eines MPI-Scanners
Modell eines MPI-Scanners mit zentral liegendem Untersuchungsfeld (FOV)
und wirfelformiger umgebender Spulengeometrie, bestehend aus zwei kom-
binierten Anregungs- und Selektionsfeldspulen (y), zwei weiteren Anregungs-
feldspulen (x) sowie einer zylinderformigen kombinierten Sende- und Emp-
fangsspule (z) und vier weiteren Empfangsspulen (x und y).

In Anlehnung an (6)

Neben dieser ursprunglichen Scanner-Geometrie wurden weitere Scanner-
Aufbauten entwickelt, wie der x-Space-Scanner der Berkeley-Arbeitsgruppe (31),
das Narrowband-MPI (33) oder der Traveling-Wave-MPI-Scanner (76). Alle Scan-
ner-Typen nutzen dasselbe physikalische Prinzip unter Verwendung differenter
Hardwarekonfigurationen, Kodierungstechniken und Rekonstruktionsverfahren.
Als noch junges bildgebendes Verfahren unterliegen alle Scanner-Typen einem
fortwahrenden Optimierungsprozess und sind aktueller Gegenstand der For-
schung.

1.1.2.2 Signalentstehung

Wie zuvor beschrieben, wird im MPI das durch die Magnetisierungséanderung der
SPIOs erzeugte elektromagnetische Signal zur Bildgebung verwendet. MPI nutzt
dabei das superparamagnetische Magnetisierungsverhalten der SPIOs: Keine
Remanenz, magnetische Sattigbarkeit und die nicht-lineare Magnetisierungskurve
(Abb. 2) (27).

Im Prinzip erzeugt ein sinusformiges magnetisches Wechselfeld (t), auch Anre-
gungsfeld genannt, mit einer bestimmten Frequenz f, und einer ausreichend ho-

hen Amplitude A eine periodische Magnetisierungséanderung der SPIOs. Die zeitli-
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che Magnetisierungsénderung erzeugt ein elektromagnetisches Signal und indu-
ziert wiederum in den Empfangsspulen eine charakteristische Spannung U(t), wel-
che auf Grund der nicht-linearen Magnetisierungskurve aus einer Reihe von Ober-
schwingungen, sogenannten héheren Harmonischen beschrieben wird (27, 36).
Diese Magnetisierungsantwort M(t) der SPIOs ist das zur Bildgebung bendtigte
Signal.

Das Anregungsfeld (t) induziert jedoch ebenfalls in den Empfangsspulen eine
charakteristische Spannung U(t), welche die induzierte Spannung der SPIOs Uber-
lagert. Bei einer linearen Magnetisierungsantwort der Partikel in einem oszillieren-
den Anregungsfeld wirde sie einer reinen sinusoidalen Funktion entsprechen und
ware der Funktion des Anregungsfeldes so &hnlich, dass keine Differenzierung
zwischen den beiden induzierten Spannungen mdglich ware. Das Signal der
SPIOs ware somit nicht detektierbar. Aufgrund des nichtlinearen Charakters der
Magnetisierungskurve der SPIOs in einem oszillierenden Anregungsfeld ist dies
jedoch moglich. Diese zeigt sich im Gegensatz zur sinusoidalen Funktion des An-
regungsfeldes als eine rechteckférmige Funktion (Abb. 4) (48).
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Signalentstehung im MPI

Nach Anlegen eines sinusoidalen Magnetfeldes (H) zeigen lineare Partikel ei-

nen sinusoidalen Magnetisierungsverlauf (a, b). Das in den Empfangsspulen
induzierte Signal U(t) der Magnetisierungskurve der linearen Partikel (c)
gleicht dem des sinusoidalen Feldes (i), so dass eine Differenzierung der bei-
den mittels Fourierspektrum (j) nicht moglich ist.

Die Signalentstehung im MPI (d-g) hingegen wird durch die sigmoidale, nicht
lineare Magnetisierungskurve der SPIOs (d) ermdglicht. Inre Magnetisierungs-
kurve gleicht einer rechteckférmigen Funktion (e), so dass eine Differenzie-
rung der induzierten Spannungen in den Empfangsspulen, welche sich als
sinusoidale Kurve des Anregungsfeldes und als scharfe Spitzen des
Partikelsignals darstellt (f), mdglich ist. Dies kann auch durch eine logarithmi-
sche Auftragung der Harmonischen mittels Fourierspektrum (g) visualisiert
werden. M=Magnetisierung, H=sinusoidales Magnetfeld, t=Zeit, U= induziertes
Signal, US=  Exzitationssignal,  Anregungssignal, UP=Partikelsignal
In Anlehnung an (48)
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Die Differenzierung zwischen dem Signal des Anregungsfeldes und dem des
Partikelsignals erfolgt durch eine mathematische Zerlegung mithilfe der Fourier-
Analyse, da sowohl das Signal des Anregungsfeldes als auch des induzierten
Partikelsignals periodische Funktionen der Zeit sind (5, 48). Die Fourier-Analyse,
auch harmonische Analyse, beschreibt die Fourier-Reihe einer gegebenen Funkti-
on f(t) aus Sinus- und Kosinus-Schwingungen. Sie setzt sich aus verschiedenen
Komponenten, den Grund- und Oberschwingungen, auch Harmonische genannt,
zusammen, wobei die Oberschwingungen ganzzahlige Vielfache der Grund-
schwingungen darstellen. Die Grund- und Oberschwingungen beschreiben mit
ihren unterschiedlichen Frequenzen und Amplituden die zu zerlegende Funktion
f(t). Die GroRe der Amplituden der einzelnen Frequenzen von f(t) der Harmoni-

schen konnen als Fourierspektrum visualisiert werden (5, 62).

Die in den Empfangsspulen induzierte gesamte Spannung U(t) muss so zerlegt
werden, dass nur das Amplitudenspektrum der Harmonischen abgebildet wird.
Dies erfolgt durch Subtraktion der Anregungsfrequenz, welche durch das Anre-
gungsfeld induziert wurde, sowie durch die Filterung der Grundfrequenz der Har-
monischen durch einen Bandstoppfilter. Das Amplitudenspektrum enthélt dann nur

noch die ungeraden Harmonischen, das Signal der SPIOs (6).
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Abb. 5: Darstellung des Gesamtsignals in den Empfangsspulen

Die Diagramme der linken Spalte zeigen die zeitliche Funktion der in den
Empfangsspulen induzierte Spannung U(t), wahrend in der rechten Spalte das
daraus resultierende Fourierspektrum anhand einer logarithmischen Skala
abgebildet wird. In der oberen Reihe wird das Signal des Anregungsfeldes, in
der mittleren Reihe das Signal der Partikel visualisiert. Durch Uberlagerung
dieser beiden, dargestellt in der unteren Reihe, entsteht die Darstellung der
insgesamt induzierten Spannung U(t). Es wird deutlich, dass das Signal des
Anregungsfeldes nur an der ersten Harmonischen teilnimmt, die tbrigen re-
prasentieren das Partikelsignal. (Abbildung in Anlehnung an (48))
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Das Signal der Harmonischen ist dabei direkt proportional zur Konzentration der
SPIOs, so dass eine quantitative Bestimmung der signalgebenden SPIOs im un-
tersuchten Objekt moglich ist (13).

1.1.2.3 Ortskodierung

Eine raumliche Zuordnung der SPIOs gelingt durch Anlegen eines inhomogenen,
statischen Magnetfeldes, einem Gradientenfeld Hs (auch genannt: Selection Field
oder Selektionsfeld), welches eine hohe magnetische Feldstarke in der Peripherie
und einen nahezu magnetfreien oder feldstarkearmen Bereich in seinem Zentrum
aufweist, den Field Free Point, folgend FFP. Ausschliel3lich dieser Bereich unter-
liegt nach Uberlagerung von Anregungsfeld und Selektionsfeld der periodischen
Magnetisierung des Anregungsfeldes. Das Anregungsfeld hat eine geringe Ampli-
tude, da es sonst den FFP bei Uberlagerung beeinflussen wiirde.

Befinden sich im FFP superparamagnetische Nanopartikel, kommt es zu einer
Magnetisierungsanderung dieser SPIOs, welche wiederum wie oben beschrieben
eine Spannung in den Empfangsspulen induziert und somit ein Signal aus Harmo-
nischen generiert. Da sich die SPIOs in allen anderen Bereichen des FOV durch
das Selektionsfeld in magnetischer Sattigung befinden, konnen sie kein Signal
generieren und eine raumliche Zuordnung der SPIOs wird mdglich, da die Position
des FFP bekannt ist (Abb. 6) (7, 27).
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Abb. 6:

Magnetisierungsantwort der Partikel in Sattigung

Darstellung des Magnetisierungsverhaltens der SPIOs in Sattigung. Nach An-
legen eines sinusoidalen Magnetfeldes (H) zeigen superparamagnetische Na-
nopartikel einen sigmoidalen Magnetisierungsverlauf (M). Erfahren magne-
tisch gesattigte Partikel eine sinusoidale Magnetisierung durch ein Anregungs-
feld, kann keine magnetische Neuausrichtung und somit Anderung der Mag-
netisierung induziert werden. Demzufolge wird kein Partikelsignal (U"), son-
dern nur das Anregungssignal (U%) generiert. Geséattigte SP1Os sind nicht sig-
nalgebend.  M=Magnetisierung, = H=sinusoidales = Magnetfeld, t=Zeit,
U=induziertes Signal, UF=Exzitationssignal, Anregungssignal,
UP=Partikelsignal

Abbildung in Anlehnung an (48)

Wird der FFP durch das FOV bewegt, kann so die raumliche Verteilung der SPIOs

durch die Detektion ihrer generierten Harmonischen im untersuchten Objekt visua-

lisiert werden. Die Erfassung des gesamten FOV durch den FFP kann entweder

mittels statischem FFP, durch den das gesamte Objekt bewegt wird, oder mittels

dynamischen FFP, welcher durch ein statisches Objekt bewegt wird, erfolgen. Bei

statischem FFP fuhrt die mechanische Bewegung des Objektes zu langen Scan-

zeiten und aufgrund der niedrigen Amplitude des Anregungsfeldes zu einem ge-

ringeren Signal (7, 27).

Um eine dreidimensionale Erfassung des statischen Objektes durch einen dyna-

mischen FFP zu realisieren, werden zusatzliche magnetische Felder bendttigt.
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Durch die Verwendung eines sogenannten Drive Fields Hp, einem oszillierenden
homogenen magnetischen Feld mit ausreichend grol3er Amplitude, kann eine pe-
riodische Bewegung des FFP zwischen zwei Ortspunkten Xmin und Xmax in einer
Dimension erzeugt werden (27).

Frin T
:

Hpe

— 1y /

Abb.7:  Verschiebung des FFP
Durch Anlegen eines oszillierenden homogenen Magnetfeldes, dem Drive
Field Hpc, kann eine Verschiebung zwischen den Punkten Xni, und Xmax er-
reicht werden. Abbildung in Anlehnung an (6)

Bewegung des FEP

Durch die Applikation zweier zusatzlicher orthogonal zueinanderstehender Drive
Fields wird eine dreidimensionale Erfassung ermdglicht (15, 27, 48). Der FFP wird
durch die Drive Fields mit unterschiedlichen Frequenzen entlang einer Lissajous-
Trajektorie durch das Objekt bewegt (Abb. 8) (6). Um den FFP durch das FOV
bewegen zu kdnnen, muss die Amplitude der Drive Fields gréf3er als die des Se-
lektionsfeldes gewahlt werden. Dies fuhrt im Gegensatz zum Anregungsfeld auch
bei der Signalgenerierung zu einem erhohten Signal-zu-Rausch-Verhéltnis sowie
einer besseren zeitlichen Auflésung, so dass die Funktion des Anregungsfeldes
durch die der Drive Fields ersetzt werden kann (27).
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Abb. 8: Beispiel einer Lissajous- Trajektorie
Erstellt mit matplotlib.

Dieses Vorgehen fihrt zu einer erheblich schnelleren Bewegung des FFP und
somit einer geringeren Scanzeit. Die erh6hte Bewegungsgeschwindigkeit des FFP
induziert eine schnelle magnetische Neuausrichtung der SPIOs sobald der FFP
eine Position erreicht, an der sich magnetische Partikel befinden. Diese Magneti-
sierungsanderung der vorhandenen SPIOs erzeugt ein Signal fur die jeweilige Po-
sition, welches Harmonische der Drive Field Frequenz und der SPIOs aufweist
und somit Ruckschlisse auf die jeweilige Partikelkonzentration an diesem Ort zu-
lasst. Dieses Signal wird dann zur Bildrekonstruktion verwendet (27).

1.1.2.4 Bildverarbeitung
Wahrend durch die Signalkodierung die Partikelkonzentration bestimmt wird, er-
maoglicht die Ortskodierung eine raumliche Zuordnung der Partikelkonzentration.
Die Komplexitat der daraus gewonnenen Daten macht eine Bildrekonstruktion
notwendig. Diese wiederum kann auf unterschiedliche Art und Weise durchgefiihrt
werden. Es gibt prinzipiell zwei unterschiedliche Techniken der Bildrekonstruktion:
Die messbasierte Methode sowie die modellbasierte Methode (Abb. 9), welche
jeweils verschiedene Vor- und Nachteile haben. Da es aufgrund des komplexen
Verhaltens der SPIOs im Magnetfeld schwer ist, ein adaquates mathematisches
Partikel-Modell zu entwickeln, wurde zunachst mit Partikel-Proben gearbeitet (36):
20



Weizenecker et al. stellten diese messbasierte Methode vor. Hier wurde roboter-
basiert eine Kalibrierung mittels Referenzprobe fir eine bestimmte Tracer-Probe
sowie den verwendeten Scanner durchgefiihrt, um eine Beziehung zwischen der
Frequenzantwort und der rdumlichen Position sowie Konzentration herstellen zu
kénnen. Die gewonnenen Referenzdaten werden als Systemfunktion bezeichnet
und zur Bildrekonstruktion genutzt (82). Der bedeutendste Vorteil ist die resultie-
rende Bildqualitat, da sie die individuellen Umstande der jeweiligen
Scannerposition und der SPIOs genau bertcksichtigt. Die messbasierte Methode
zur Bildrekonstruktion wird deshalb zur Bildverarbeitung bei der Generierung drei-
dimensionaler Bilder genutzt. Der bedeutendste Nachteil dieser Methode ist die
lange Zeit, die fur die Durchfuihrung der Kalibriermessung bendétigt wird. Eine Al-
ternative stellen die modellbasierten Ansatze dar, die sogenannte Xx-Space-
Rekonstruktion. Diese fuhrt die Bildrekonstruktion anhand von mathematischen
Konstrukten und idealisierten Annahmen Uber die Eigenschaften der SPIOs und
Scanner durch. Aufgrund der bereits erwdhnten Komplexitat des magnetischen
Verhaltens der SPIOs und des Scanners sind diese simulationsbedingten Bildre-
konstruktionen in der Bildqualitat schlechter und benétigen eine langere Akquisiti-
onszeit als die modellbasierten (36). Um in den klinischen Alltag implementiert zu
werden, muss eine dreidimensionale Echtzeit-Bildgebung mit MPI gewahrleistet
werden, was aktuell nur auf Basis der messbasierten Methode méglich ist und von
Weizenecker et. al in dynamischen Bildern und in vivo Studien gezeigt wurde (39,
67). Optimierungsansatze zeigten Weller et al. in in vitro Experimenten an Gefal3-
modellen, indem sie eine alternative Bildsynthese, direct volume rendering, ein-
fuhrten, die in der Lage ist, volumetrische MPI-Bildsequenzen in Echtzeit abzubil-
den (83). Die aktuell erreichbare Latenzzeit der MPI-Visualisierung im Hinblick auf
kardiovaskulare Interventionen ist mit 115 ms und einer Bildrate von 8/s (DSA 1-

2/s) allerdings noch verbesserungswirdig (2, 41, 42).
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Abb. 9:

Bildrekonstruktionsmethoden im MPI

Uberblick méglicher Bildrekonstruktionsmethoden in MPI mit den zwei unter-
schiedlichen Hauptgruppen, der modellbasierten und der messbasierten Me-
thode. In Anlehnung an (36)

Nach abgeschlossener Bildrekonstruktion wird auf dem Bild die Konzentration der

Partikel in einem Voxel abgebildet. Minimale Messwerte werden schwarz und ma-

ximale Werte weil} visualisiert. Allen Zwischenwerte werden nach linearem Mal3-
stab Grauwerte zugeordnet (Abb.10) (79).
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Abb. 10: Bildtranslation fur ein zweidimensionales Bild
Diskretisierung der Partikelkonzentration und Visualisierung mittels Grauwert-
skala. In Anlehnung an (48)

1.1.2.5 Bildqualitit

Die Bildqualitat hAngt von mehreren Faktoren ab:

Die Ortsaufldsung ist gekoppelt an das magnetische Moment und abhangig vom
Kerndiameter der Partikel. Sie steigt mit zunehmender Kerngrof3e (bis zu 40 nm),
da groRRere Kerndurchmesser eine steilere Magnetisierungskurve aufzeigen und
bei geringerer Magnetfeldstarke gesattigt werden. Tracer mit optimiertem Signal-
verhalten im MPI verbessern das Signal-zu-Rausch-Verhéltnis und so die Sensiti-
vitat und Bildqualitat (21, 79). Neben den Partikeln hat auch die verwendete Spu-
lenanordnung Einfluss auf die Bildqualitat: Generell ist die Auflésung in der verti-
kalen Achse besser, da der Gradient des Selektionsfeldes in vertikaler Richtung
doppelt so hoch wie in den orthogonalen Achsen ist (79). Eine Verdopplung der
Feldstarke fuhrt zu einer Verdopplung der messbaren Harmonischen und diese
wiederum zu einer hoheren Ortsauflosung. Allerdings resultiert bei gleicher Ampli-
tude des Drive Field eine Halbierung des FOV (69). Zudem ist die Erh6hung der
magnetischen Feldstarke aufgrund der spezifischen Absorptionsrate (SAR) nur
begrenzt moglich, da sie zu einer intolerablen Erwarmung des Patienten fuhrt (17).

Die Bildqualitat kann zusatzlich verbessert werden, indem anstatt eines FFP eine
Field Free Line (FFL) verwendet wird. Diese bendétigt im Vergleich zur Bildgewin-
nung mittels FFP nur ein Zehntel der Konzentration um dieselbe Bildqualitat zu
erreichen, indem es durch das grél3ere Volumen der FFL das SNR erhoht. Unter
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Verwendung der FFL kann durch eine grof3ere Selektionsfeldstarke eine hohere
Auflésung in der horizontalen Ebene erwartet werden. Zudem wird eine schnellere
Erfassung des FOV mdglich (20, 80).

Die Art der Erfassung des FOV durch den FFP hat ebenfalls einen grof3en Einfluss
auf die Bildqualitat. Wenn die Trajektorie nicht das gesamte FOV mit suffizienter
Dichte erfasst, kann eine gute raumliche Auflosung nicht gewahrleistet werden. Im
MPI wird die Lissajous-Trajektorie verwendet, welche den Vorteil hat, dass ledig-
lich eine einzige Frequenz je Achse benétigt wird. Um ein FOV entlang der
Lissajous-Trajektorie zu erfassen, wird eine Sequenz von unterschiedlichen

Stromstéarken in den Drive Field Spulen genutzt (79).

1.2 Zielsetzung der Arbeit

Als dreidimensionales, echtzeitfahiges Bildgebungsverfahren ohne den Einsatz
ionisierender Strahlung hat MPI grof3es Potential fur Anwendungen in der
Gefallbildgebung und vaskularer Interventionen. Es konnte am Phantom gezeigt
werden, dass die Darstellung von Gefal3stenosen mittels MPI mdglich ist. Ein gro-
Ber Vorteil von MPI gegenuber den etablierten Verfahren ist die direkte
Quantifizierbarkeit des Tracersignals. Diese Eigenschaft des MPI soll fur die Dar-
stellung und Quantifikation von Gefal3stenosen in dieser Arbeit evaluiert werden.
Es soll anhand von geometrischen Gefal3phantomen in statischen Versuchen
Uberprift werden, ob:

1. Gering bis hochgradige Gefal3stenosen wie in der Theorie allein anhand
des MPI-Signals quantifiziert werden kdnnen und, wenn ja,

2. Bis zu welcher Tracerverdinnung dies zuverlassig moglich ist.

Der zweite Punkt ist in vivo sehr wichtig, da Tracer wie Resovist innerhalb von Mi-
nuten vom RES der Leber und Milz aus dem Blut entfernt werden und somit in

vivo die Blutkonzentration des Tracers schnell abfallt.
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2 Material und Methoden

2.1 Quantifizierung und Visualisierung von Stenosen mit statischen Ste-
nose- und Referenzphantomen

Die Visualisierung und Quantifizierung von Stenosen mittels MPI wurde unter

Verwendung statischer Stenose- und Referenzphantomen untersucht. Des Weite-

ren wurde die Fahigkeit zur Quantifizierung und Visualisierung der Stenosen bis

hin zu sehr niedrigen SPIO-Konzentrationen mithilfe einer seriellen Verdinnungs-

reihe am Beispiel des 5 mm (75%) Stenosephantoms evaluiert.

2.1.1 Aufbau der Stenose- und Referenzphantome

Die verwendeten Stenose- und Referenzphantome wurden mittels 3D-Druck-
Technologie (3D Printer ProJet 3510 HD Plus, 3D Systems, Rock Hill, SC, USA)
am Institut fur Medizintechnik der Universitdt zu Lubeck, Deutschland, gefertigt.
Sie bestehen aus VisiJet® X, einem UV-geharteten Kunststoff (3D Systems, Rock
Hill, SC, USA) und wurden mit einer Genauigkeit von 0,025-0,05 mm je 25,4 mm
des TeilabmalRes gedruckt (1).

Die Phantome wurden in zylindrischer Form mit jeweils unterschiedlichen inneren
Lumina konstruiert. Der aul3ere Diameter aller Phantome betrug 20 mm und die
Lange 70 mm. Alle Phantome besal3en an ihren Enden ein Gewinde, welches mit
passendem Drehverschluss aus Polyoxymethylen verschlossen werden konnte.
Es wurden zehn Referenzphantome verwendet, die einen konstanten inneren
Durchmesser von jeweils 1 bis 10 mm in Schritten von 1 mm hatten. Die
Stenosephantome hingegen wurden jeweils aus drei Segmenten konstruiert: Die
aulReren Segmente waren 24,5 mm lang und hatten einen inneren Durchmesser
von 10 mm, dem ,normalen” Lumen entsprechend. Das mittlere Segment wurde
symmetrisch aufgebaut. Es bestand an seinen auf3eren Enden aus einem trichter-
formigen, sich konzentrisch verjingenden Anteil auf einer Strecke von 6 mm, wel-
cher auf beiden Seiten zu einem Mittelstick fuihrte. Dieses bestand aus einem 15
mm langen zentralem Abschnitt, welcher die Stenose reprasentierte und je nach
Stenosephantom einen Diameter von 1-9 mm hatte (Abb. 11).
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Abb. 11: Schematische Darstellung eines Stenosephantoms
Schematische Darstellung eines Stenosephantoms im L&ngs- und Quer-
schnitt. Das Phantom wies an seinen &uf3eren Enden jeweils einen Durch-
messer von 10 mm auf, welches dem ,normalen* Lumen entsprechen sollte.
Das mittlere Segment mit der konischen Verengung an beiden Seiten fuhrte
zu einer zentralen Stenose mit einem inneren Durchmesser von 5 mm.

Es wurden neun unterschiedliche Stenosephantome mit verschieden grof3en Ste-
nosen und zugehdrigen charakteristischen Diametern verwendet: Das Phantom
mit 1 mm Durchmesser entsprach einer Grol3e von 99% der Stenose des Quer-
schnitt des normalen Durchmesser, 2 mm (96%), 3 mm (91%), 4 mm (84%), 5 mm
(75%), 6 mm ( 64%), 7 mm (51%), 8 mm (36%) bzw. 9 mm (19%), (Tab. M1).

Diameter (mm) Grad der Stenose (%)

19
36
51
64
75
84
91
96
99

Vo]

R N WS U

Tab. M1: Stenosegrad in Diameter (mm) und Prozent (%)

2.1.2 Versuchsvorbereitungen

Sowohl die Stenose- als auch die Referenzphantome wurden zunachst mit einer
1%igen Verdinnung von Resovist (Bayer Pharma AG), entsprechend einer Kon-
zentration von 5 mmol(Fe)/l, beflllt, dann entliftet und luftdicht verschlossen.
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In einem zweiten Experiment wurde eine Resovist-Verdunnungsreihe in den Ver-
dunnungsstufen 1:100 (entsprechend der 1%igen Resovistldsung aus den ande-
ren Messungen), 1:200, 1:400, 1:800, 1:1600 und 1:3200 angesetzt. Die einzelnen

Verdinnungen wurden jeweils in das 5 mm-Stenosephantom gefullt.

Die Phantome wurden in einem aus Polyoxymethylen bestehenden Abstandshal-
ter zentral in der Bohrung des MPI-Scanners platziert, um eine exakte Position in
der Mitte des FOVs zu ermoglichen.

2.1.3 MPI-Scanner und Akquisitionsparameter

Die Bildakquisition wurde an einem experimentellen, praklinischen MPI-Scanner
der Philips Technologie GmbH in Hamburg, Deutschland, unter technischer Su-
pervision durchgefuhrt. Die Drive-Field Amplitude betrug 16 mT, sie wurde auf drei
orthogonal zueinander stehenden Achsen mit einer Frequenz von 25,3 kHz, 24,5
kHz und 26,0 kHz in z-, x- und y-Richtung angelegt. Die Feldstarke des Selekti-
onsfeldes betrug 2,50 T/m in z-Richtung und 1,25 T/m in x- und y-Richtung. Da-
raus resultierte ein FOV von 12,8 mm x 25,6 mm x 25,6 mm. Die Bildakquisitions-
zeit zur Erfassung des gesamten FOV entsprach 21,54 ms und die Frame Rate,
i.e. Bildwiederholungsrate somit 46,42 Hz.

Die Lange der Phantome uberschritt die Gréf3e des FOV in x-Richtung (so wird bei
MPI-Scanner diesen Typs die Achse in Richtung der Bohrung bezeichnet), so
dass zusatzlich Magnetfelder angelegt werden mussten, um das FOV in x-
Richtung entlang des gesamten Phantoms zu bewegen und vollstandig zu erfas-
sen. Diese Felder werden Fokusfelder genannt (66). Es wurden 81 Fokus-Feld-
Positionen entlang der x-Achse gemessen, resultierend einer Verschiebung des
FOV von -20,0 bis +20,0 mm in Schritten von 0,5 mm entlang der x-Achse. Jede
Position wurde fur 2,154 s gemessen, sodass das FOV 100 Mal pro Station abge-
tastet wurde.

2.1.4 Bildrekonstruktion

Vor den Messungen der Phantome im MPI-Scanner wurde fiir die spatere Bildre-
konstruktion eine Systemfunktion mittels einer punktférmigen Probe von 0.8 pl rei-
nen Resovists mit einer Konzentration von 500 mmol(Fe)/l aufgezeichnet. Diese
wurde robotergestitzt auf einem vordefinierten Raster von 32 x 28 x 24 Voxel
Uber ein FOV von 35,2 mm x 30,8 mm x 19,2 mm bewegt. Dies ermoglichte eine
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Bildrekonstruktion tber ein grol3eres FOV, als durch den Feldfreien Punkt abge-
tastet wurde. Aus der GroRRe des FOV der Systemfunktion und der Anzahl der
Messpositionen der Punktprobe ergab sich eine Voxel-Gro3e von 1,1 mm x 1,1
mm % 0,8 mm bei einer Gesamtzahl von 21504 Voxel. Um das SNR-Verhéltnis zu
erh6hen wurde zum einen in dem vordefinierten Raster an jedem Messpunkt das
Signal von Uber 20 Akquisitionszyklen gemittelt, zum anderen wurde den Messun-
gen eine Leermessung vorangestellt um das Hintergrundrauschen zu ermitteln

und vom gemessenen Signal abzuziehen.

Zur weiteren Optimierung des Signal-zu-Rausch-Verhéltnis wurden neben dem
sogenannten Nicht-Negativitats-Kriterium, welches besagt, dass eine Konzentrati-
on nicht negativ sein kann, auch verschiedene Regularisierungsmechanismen an-
gewandt. In den meisten Fallen wurde ein Regularisierungsfaktor von A = 1 ver-
wendet um eine Balance zwischen SNR und raumlicher Auflésung zu gewabhrleis-
ten. Fur die Bildrekonstruktion hochverdinnter Proben, bei denen die Signalquan-
tifizierung und / oder die Visualisierung der Stenose mit diesem
Regularisierungsfaktor nicht méglich war, wurden héhere Faktoren von A = 10 und
A = 100 angewandt, um das SNR zu erh6hen. Die Quantifizierung der tbrigen Re-
ferenz- und Stenosephantome wurde mit dem Standardregularisierungsfaktor von
A = 1 durchgefiuhrt. Fir die Rekonstruktion der generierten Bilder wurde ein zei-

lenbasierter iterativer Algorithmus verwendet (16).

2.1.5 Bildanalyse

Nach der Bildrekonstruktion wurde die quantitative Analyse der Bilddatensatze
jedes Phantoms mit Hilfe des Programms MIPAV durchgefuhrt (Version 7.0.1,
Medical Image Processing, Analysis and Visualization, National Institute of Health,
Center for Information Technology, Bethesda, Maryland, USA) (61). Fur die quan-
titative Analyse der MPI-Bilder wurde entlang der gesamten Langsausdehnung
des Phantoms (x-Achse) eine zweidimensionale ROI (Region of Interest) in z-/y-

Ebene um den Querschnitt des Phantoms gezogen (Abb.12).
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Signal

Signalintensitatsprofil

Abb. 12: Bildrekonstruktion und Intensitdtskurve am Bsp. des 5mm Modells

Rekonstruktion des 5mm Stenosephantoms in axialer, coronarer und sagitta-
ler Schichtfiihrung (obere Reihe).
Fir die Signalquantifizierung wurde eine zweidimensionale ROI in der axialen
(z-ly-)Ebene um das Stenosephantom im Zentrum des FOV platziert. Dies
wurde fiur das gesamte Phantom entlang der x-Achse durchgefiihrt. Die ge-
messenen Werte ergeben eine Intensitatskurve und ein charakteristisches
Profil (unten rechts).

Es wurden somit Intensitats-Werte fur jedes Phantom entlang der x-Achse gene-
riert, aus diesen Messungen fur das gesamte Phantom eine Intensitatskurve resul-
tierte. Die numerische Intensitdtsangabe wurde mit fir den MPI-Scanner und die
Systemfunktion intrinsischen, willkirlichen Einheiten angegeben (arbitrary units,
au). Korrespondierend zur zeitlichen Auflosung wurden entsprechend der Bildvo-

lumenrate 46 Intensitatswerte pro Sekunde akquiriert.
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2.2 Auswertung der Daten

2.2.1 Referenzphantome

Zunéchst wurde jeweils die durchschnittliche Intensitat (I.,) des MPI-Signals der
10 Referenzphantome unter Verwendung aller erfassten Intensitatswerte Uber die
ROI-Bereiche berechnet. Die gemessene Signalintensitat der Referenzphantome
mit 1-9 mm Durchmesser wurde mit der des Referenzphantoms mit 10 mm
Durchmesser verglichen: Es wurde der Prozentsatz der relativen Signalintensitat
(Ive) der Referenzphantome mit einem Durchmesser von 1-9 mm im Verhaltnis

zum Intensitatswert des 10 mm Referenzphantoms berechnet:

Dieser relative Signalintensitatswert fur jedes Phantom wurde mit dem prozentua-
len Anteil der Querschnittsflache (Ar) des entsprechenden Referenzphantoms
von 1-9 mm in Relation zum 10 mm Referenzphantom verglichen, welche auf der

Basis ihrer bekannten Querschnittsflachen berechnet wurden:

2.2.2 Stenosephantome
Die gemessenen Signalintensitatswerte der Stenosephantome wurden als Kurve
aufgetragen. Auf der Basis der Kurven wurden die verschiedenen Abschnitte der
Stenosephantome identifiziert und fir jedes Stenosephantom die durchschnittli-
chen Intensitatswerte der Abschnitte entlang der Langsachse des normalen
Lumens (lan, entsprechend einem Durchmesser von 10 mm) mit denen ihrer Ste-
nose (las) verglichen. Die residuelle Signalintensitat der Stenose wurde als Pro-
zentsatz der Signalintensitatt des normalen Lumens des jeweiligen
Stenosephantoms angegeben und als relative Signalintensitat der Stenose (lre)
benannt:
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Die relative Signalintensitat wurde fur jedes Stenosephantom ermittelt. Der Grad
der Stenose wurde dann durch Subtraktion der relativen Signalintensitat jeder
Stenose von 100% berechnet.

2.2.3 Verdiinnungsreihe

Jede Resovist-Verdunnungsstufe wurde in das 5 mm Stenosephantom gefullt und
dann gemessen. Anschlie3end erfolgte die Berechnung des Stenosegrades in
Prozent analog zu der der Stenosephantome.

2.2.4 Signal-Rausch-Verhailtnis

Das Rauschen jedes Bilddatensatzes wurde durch eine den Messungen vorange-
stellte Leermessung ermittelt. Daraus wurde das durchschnittliche Rauschen pro
Pixel und die Standardabweichung mit dem MIPAV-Statistik-Tool errechnet (Ver-
sion 7.0.1, Medical Image Processing, Analysis und Visualization, Nationales Insti-
tute of Health, Center for Information Technology, Bethesda, Maryland, USA) (61).
Fur die Berechnung des Bild-SNR wurde die Standardabweichung (SD) des
durchschnittlichen Rauschens pro Pixel verwendet, um einen systematischen Feh-
ler bei der Bildrekonstruktion auszuschlieRen. Die durchschnittiche MPI-
Signalintensitat pro Pixel wurde fur jedes Phantom Uber ein in seinem Zentrum
angeordnetes Volumen von Interesse (volume of interest, VOI) bestimmt. Das
SNR wurde wie folgt berechnet:
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2.2.5 Statistische Tests

Die Messungen der Referenz- und Stenosephantome wurden untereinander und
mit den jeweiligen Referenzwerten unter Verwendung des Mann-Whitney-Tests
auf ihre Signifikanz Uberprift. P-Werte <0,05 wurden als signifikant gewertet. Beli
diesen Messungen wurden eine Resovist-Verdinnung von 1% (1:100) und ein

Regularisierungsfaktor von A = 1 verwendet.

Um die Zuverlassigkeit dieses Ansatzes und die Ubereinstimmung zwischen be-
rechneten und gemessenen Werten zu validieren, wurde die Bland-Altman-
Methode angewendet und als Diagramm visualisiert. Hierfir wurde der Mittelwert
der Differenzen (Mp) zwischen den berechneten Referenzwerten und den gemes-
senen Werten der Stenosephantome und der Referenzphantome bestimmt. Dieser
Mittelwert entspricht dem systematischen Fehler der Messwerte, also einer syste-
matischen, korrigierbaren Abweichung. Der Wert wurde als horizontale Linie, einer
Mittelwertlinie, in einem Diagramm aufgetragen. Aus dem systematischen Fehler
der Messwerte wurde nun ein Ubereinstimmungsbereich (,Limits of Agreement*)
definiert. Die Berechnung basiert auf dem Mittelwert der Differenzen = 1,96 x
Standardabweichung, dessen Werte als Standardabweichungsschranken, ,upper
and lower Limits of Agreement®, ebenfalls in Form von horizontalen Linien aufge-
tragen wurden. Unter Annahme einer Normalverteilung liegen 5% der Differenzen
auRerhalb dieses Ubereinstimmungsbereichs. Dieser Bereich entspricht einer
nicht korrigierbaren Abweichung (60).
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3 Ergebnisse

Mittels MPI konnten alle Referenzphantome und alle Stenosephantome quantifi-
ziert werden. Bis auf die 1 mm durchmessende Stenose des entsprechenden
Stenosphantoms konnten alle Referenzphantome und Stenosephantome visuell
dargestellt werden (Abb. 13, 14). Bis auf die hoéchste Verdinnungsstufe von
1:3200 konnten alle Verdiunnungsstufen der 5 mm Stenose visuell abgegrenzt
werden. Bei der hochsten Verdinnungsstufe musste der Regularisierungsfaktor
fur eine exakte Quantifizierung auf A = 10 angepasst werden (siehe 3.1.3, Abb.
15).

3.1 Visualisierung

Die raumliche Auflosung betrug 1,5 mm x 3 mm x 3 mm (in z-, x- und y-Richtung).

3.1.1 Referenzphantome

Alle Referenzphantome konnte mithilfe von MPI visualisiert werden (Abb. 13).

1 mm 2 mm 3 mm 6 mm 7 mm 8 mm 9 mm 10 mm

40 mm

Abb. 13: Digitales Bild der Referenzphantome
Via Bildrekonstruktion ermitteltes digitales Bild der Referenzphantome in sagit-
taler (a) und axialer (b) Abbildung. Verzerrung der axialen Bilder in y — Rich-
tung mit konsekutiver ovaler Darstellung der Phantome, welche sich mit Ver-
kleinerung des Lumen erhéht.

Es kam in allen Bildern zu einer Verzerrung des Bildes entlang der y-Achse, so
dass die Phantome in axialer Schichtung oval imponierten. Dieser Effekt wurde bei
geringerem Lumendurchmesser starker. Die kleinlumigen Referenzphantome bil-
deten sich nahezu strichformig ab (Abb. 13b). Die Anisotropie zugunsten der y-
Achse resultiert aus der Tatsache, dass die raumliche Auflosung von der
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Gradientenstarke abhangt (69). Diese ist in z-Richtung aufgrund der Anordnung
der Magnetfelder im MPI-Scanner grof3er, siehe Kapitel 1.1.2.1.

3.1.2 Stenosephantome

MPI konnte alle Stenosen von 2-9 mm abbilden (Abb. 14). Allerdings konnte die
kleinste gemessene Stenose mit einem Lumen von 1 mm, auch mit héheren
Regularisierungsfaktoren von A = 10 und A = 100 mittels MPI nicht dargestellt wer-
den (Abb. 14).

1 mm 2 mm 3 mm - 5 6 mm 7 mm 8 mm 9 mm

Abb. 14: Digitales Bild der Stenosephantome
Via Bildrekonstruktion ermitteltes digitales Bild der Stenosephantome in sagit-
taler (a) und axialer (b) Schnittfiihrung. Verzerrung der axialen Bilder in y —
Richtung mit konsekutiver ovaler Darstellung der Phantome, welche sich mit
Verkleinerung des Lumen erhoht. Die kleinste Stenose mit 1 mm Durchmes-
ser ist visuell nicht abgrenzbar.

Wie bei den Referenzphantomen fihrte die anisotrope Ortsauflosung in axialer
Ausrichtung zu einer ovalen Abbildung der Phantome zugunsten der y-Richtung,
auch hier verstarkte sich der Effekt bei kleinerem Durchmesser (Abb. 14b).
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3.1.3 Verdiinnungsreihe

Die Stenose des 5 mm Stenosephantoms konnte in allen Verdinnungen visuell
abgegrenzt werden. Bei den hoheren Verdinnungen war die Signalintensitat er-
wartungsgemal geringer. Unter Verwendung des Regularisierungsfaktors von A =
1 fuhrte dies zu einem sehr geringen SNR und Bildartefakten in Form von Verzer-
rungen in der 1:1600 Verdunnung und noch ausgepragter in den Bildern der 1:
3200 Verdinnung (Abb. 15). Um einen besseren Bildeindruck zu erlangen wurde
die hochste Verdunnungsstufe zusétzlich mit einem hoheren
Regularisierungsfaktor, A = 10 bearbeitet. Die daraus resultierende Rauschreduk-
tion fuhrte zu einer Glattung des Bildes und optimierte so den Bildeindruck (Abb.
15).

(b)
L0 0} N
VA

1:100 1:200 1:400 1:800 1:1600 1:3200 1:3200
A=10

40 mm

Abb. 15: MPI-Bilder der Verdiinnungsreihe

Via 3D Bildrekonstruktion generierte sagittale (a) und axiale (b) Schichten des
5 mm Stenose-Phantoms, gefillt mit verschiedenen Resovist-Verdinnungen
von 1:100 bis 1:3200. Die Bildrekonstruktion wurde mit einem
Regularisierungsfaktor von A = 1 durchgefthrt. Dieser liefert bis auf die Abbil-
dung der hochsten Verdinnungsstufe einen guten Bildeindruck, fihrt aber bei
der hochsten Verdinnung zu einem verzerrten Bild. Aus diesem Grund wurde
die hochste Resovist-Verdiinnungsstufe von 1:3200 zusétzlich mit einem
Regularisierungsfaktor von A = 10 bearbeitet. Der hohere
Regularisierungsfaktor reduziert das Rauschen, fuhrt zu einer Glattung des
Bildes und optimiert so den Bildeindruck.
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3.2 Signalquantifizierung

3.2.1 Referenzphantome

Die quantitative Auswertung zeigte eine gute Ubereinstimmung der gemessenen

relativen Signalintensitaten der jeweiligen Referenzphantome mit der vorbekann-

ten relativen Querschnittflachen; es gab keine statistisch signifikante Differenz

zwischen den Werten, p = 0,4 (Tabelle E1).

Tab.E1-MPI Intensitatsmessungen der Referenzphantome

_ . Flache / Iver / Grad des
Diameter Flache
(mm) (mm?) d=10mm Ivpy d=10mm Lumenverlust /
(%) (%) d=10m (%)
10 78,54 100 0,88 100 -
9 63,62 81 0,71 81,28 18,72
8 50,27 64 0,58 65,95 34,05
7 38,48 49 0,44 49,85 50,15
6 28,27 36 0,33 37,69 62,31
5 19,63 25 0,23 26,42 73,58
4 12,57 16 0,15 17,25 82,75
3 7,07 9 0,09 9,84 90,16
2 3,14 4 0,04 4,59 95,41
1 0,79 1 0,01 1,22 98,78

Vergleich der Querschnittsflache jedes Referenzphantoms in Bezug auf die Flache des Referenzphantoms
mit einem Durchmesser von 10 mm auf der Basis der bekannten Durchmesser (2. und 3. Spalte) und auf

Basis der MPI - Signalintensitdtsmessungen (4., 5. und 6. Spalte).

Ivp = MPI-Signalintensitdt (Werte sind dimensionslos), d = Durchmesser, mm = Millimeter, mm ’= Quad-

ratmillimeter, % = Prozent.

36



Der Mittelwert aller Differenzen, also der systematische Fehler zwischen den be-
rechneten und den gemessenen Werten der Referenzphantome betrug 0,9%, die-
ser wird im Bland-Altman-Diagramm als Mittelwertlinie aufgetragen (Abb. 16). Da-
raus ergaben sich ein oberes Limit of Agreement (LoA) von 2,4% und ein unteres
LoA von -0,6% (Abb. 16).

3,00

2,50

2,00 A

1,50 A
1,00

0,50 A

Absolute Differenz (%)

0,00
-0,50

-1,00
0 20 40 60 80 100

Stenosengrad (%)

Abb. 16: Bland-Altman-Diagramm zum Vergleich der berechneten und gemesse-
nen Lumenverkleinerung der Referenzphantome.
Die mittlere Differenz betragt 0,9%. Das Diagramm zeigt, dass es eine leichte
Tendenz gibt, den Grad des Lumenverlustes zu unterschatzen. Dieser Effekt
verringert sich bei kleineren Lumina aufgrund der Lumenreduktion.

Das Bland-Altman-Diagramm zeigt, dass die Ubereinstimmung mit kleineren
Lumina der Referenzphantome besser wurde (Abb. 16).
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3.2.1.1 Signal-Rausch-Verhdltnis

Der Mittelwert des Rauschens der Messungen der Referenzphantome betrug
1.71E-05 (SD 1.75E-06). Die mittlere MPI-Signalintensitat pro Voxel der
kleinlumigen Referenzphantome (1 bis 5 mm) war deutlich geringer als die der
groBlumigen Referenzphantome (6 bis 10 mm), (Tab. E2).

Tab. E2-Detaillierte Signal-zu-Rausch-Verhidltnisse der Referenzphantome

Diameter (mm) @ (Ime) / Voxel SD/ @ (NV) SNR
10 9,80E-03 1,75E-05 559,29
9 9,92E-03 1,90E-05 522,82
8 9,74E-03 1,78E-05 547,50
7 9,61E-03 1,51E-05 638,02
6 9,55E-03 1,87E-05 511,15
5 8,50E-03 1,84E-05 462,30
4 6,76E-03 1,52E-05 443,88
3 4,66E-03 1,88E-05 247,93
2 2,46E-03 1,68E-05 146,89
1 7,91E-04 1,37E-05 57,81
@ 7,18E-03 1,71E-05 413,76
SD 3,22E-03 1,75E-06 184,23

Die Tabelle gibt das Signal-Rausch-Verhaltnis fir alle Referenzphantome wieder. Zusatzlich wird der
durchschnittliche Iy der Referenzphantome und der SD des durchschnittlichen Rauschens pro Voxel, aus
dem das SNR berechnet wird, gegeben. Es ist ersichtlich, dass das Rauschen relativ stabil ist, aber der
durchschnittliche Iyp pro Voxel und folglich der SNR mit den Durchmessern der Referenzphantome klei-
ner als 6 mm abnimmt, da der durchschnittliche Iy pro Voxel aufgrund von Partialvolumenartefakten
nicht ausreichend gemessen werden konnte.

Iwp = MPI-Signalintensitat (Werte sind dimensionslos), SD = Standardabweichung, NV = Rauschen pro
Voxel, SNR = Signal-Rausch-Verhiltnis, @ = Durchschnitt

Die durchschnittliche MPI-Signalintensitdt pro Voxel nahm mit zunehmendem
Durchmesser der Referenzphantome zu, blieb aber konstant fur die grof3lumigen
Referenzphantome von 6 bis 10 mm. Da das Rauschen konstant war, zeigte das
SNR das gleiche Verhalten wie die durchschnittliche MPI-Signalintensitat pro
Voxel.
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3.2.2 Stenosephantome

Die Auswertung der Signalintensitaten und somit die Quantifizierung der jeweili-
gen Stenosen zeigte eine gute Ubereinstimmung mit der aus den bekannten Di-
mensionen berechneten relativen Querschnittflachen der Stenosephantome, es
gab keinen statistisch signifikanten Unterschied zwischen den Werten, p = 0,4
(Tab. E3, E4).

Tab. E3-MalRe der Stenosephantome

Diameter in (mm) Flache (mm?) Relative verbl. Fléi—a Grad der Stenose
che der Stenose (%) (%)
9 63,62 81 19
8 50,27 64 36
7 38,48 49 51
6 28,27 36 64
5 19,63 25 75
4 12,57 16 84
3 7,07 9 91
2 3,14 4 96
1 0,79 1 99
Berechnete absolute und relative Querschnittfliche der Stenosen und der Grad der Stenose jedes
Stenosephantoms auf der Grundlage seiner bekannten Durchmesser.

mm = Millimeter, mm” = Quadratmillimeter, % = Prozent; ° Die relative verbleibende Flache wird in Bezug
zur Flache des normalen Lumen (d = 10 mm) jedes Stenosephantoms gesetzt.
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Tab. E4-MPI-Intensitatsmessungen der Stenosephantome

Diameter luer (Stenose) Imer des Lumens | Relative Iyp der | Stenosegrad®

Stenose (mm) d=10mm Stenose® (%) (%)
9 0,721 0,907 79,531 20,469
8 0,567 0,912 62,164 37,836
7 0,415 0,915 45,308 54,692
6 0,308 0,934 33,013 66,987
5 0,210 0,936 22,408 77,592
4 0,128 0,945 13,499 86,501
3 0,070 0,949 7,389 92,611
2 0,023 0,961 2,423 97,577
1 0,014 0,977 1,413 98,587

In den Spalten 2 und 3 kénnen die gemessenen MPI-Signalintensitatswerte der Stenose und des normalen
Lumens jedes Stenosephantoms abgelesen werden. Basierend auf diesen Werten erfolgte die Berechnung
der relativen MPI-Signalintensitat der Stenose und des Grades der Stenose (4. und 5. Spalte).

Ive = MPI-Signalintensitit (Werte sind dimensionslos), d = Durchmesser, mm = Millimeter, mm? = Quadrat-
millimeter, % = Prozent, ® Die relative MPI-Signalintensitit und der Grad der Stenose in Bezug auf die Signal-
intensitdt des normalen Lumens (d = 10 mm) wurde flr jedes Stenosephantom berechnet.

Die gemessenen Signalintensitaten der mittleren Segmente, welche den Stenosen

entsprechen, konnen auch als Kurvendiagramm dargestellt werden (Abb. 17).
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Abb. 17: Signalintensitatskurven des mittleren Segments der jeweiligen
Stenosephantome

Die geraden Referenzlinien stellen fur jedes Phantom den berechneten Sig-
nalverlust aus seinem vorbekannten Durchmesser dar. Die gemessene Sig-
nalintensitat der jeweiligen Stenosephantome fallt entlang der Stenose. Im
Vergleich zu den Referenzlinien zeigt sich eine leichte Uberschatzung des
Stenosegrad bei den gemessenen Signalintensitaten. Relative signal
intensity=Relative Signalintensitat, %=Prozent, Frame number=Bildnummer,
Reference=Referenz, mm=Millimeter

Die gemessenen Signalintensitatskurven beschreiben das mittlere Segment der
Stenosephantome mit dem spezifischen Stenosedurchmesser, die errechneten
Referenzwerte sind als graue Linien aufgetragen. Der Abfall und die Steigung der
Signalintensitatskurven entsprechen der 3 mm langen konischen, an beiden Sei-
ten symmetrischen Verengungen der Stenosephantome vom Normallumen zur
Stenose (vgl. Abb. 11). Das Ausmal’ des Gefalles dieses Abschnittes hangt vom
Durchmesser der Stenose ab: Je héhergradiger die Stenose, desto steiler das Ge-
falle des Abschnitts und der Abfall der Signalintensitatskurven. Entlang der Steno-
sen kam es zu einem erwarteten Abfall der Signalintensitatskurven, der sich zent-
ral allerdings nicht gleichméf3ig als gerade Linie, sondern flach und wellenférmig
mit einer geringeren Auspragung im hinteren Abschnitt darstellte. Eine Ausnahme
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war bei der 1 mm Stenose zu beobachten: Die relative Signalintensitat fiel nahezu
gegen 0, war aber mit 0,02% noch nachweisbar.

Zwischen den errechneten Referenzwerten und den gemessenen Signalintensita-
ten lieR sich eine leichte Uberschatzung der Graduierung der Stenosen von 2-9
mm abgrenzen (Abb. 17, Tab. E3).

Der Mittelwert der Differenz zwischen den berechneten Referenzwerten und den
gemessenen Stenosephantome betrug -2,09%. Das obere LoA betrug 0,05%, das
untere LOA -4,24%. Das Bland-Altman-Diagramm visualisiert eine bessere Uber-

einstimmung bei den hohergradigen Stenosen (Abb. 18).
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Abb. 18: Bland-Altman-Darstellung der Differenz der berechneten und der gemes-
senen Stenose der Stenosephantome.
Die mittlere absolute Differenz betragt -2,09%. Dies deutet darauf hin, dass
eine geringe Uberschatzung des Grades der Stenose im Vergleich zu den be-
rechneten Werten vorliegt. Diese Uberschatzung nimmt mit zunehmender
Stenose aufgrund der kleineren Durchmesser des Restlumens ab.
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3.2.2.1 Signal-Rausch-Verhdltnis

Der Mittelwert des Rausch-Levels der Messungen der Stenosephantome war ver-
gleichbar zu dem der Referenzphantommessungen (Mittelwert 1.69E-05, SD
2.83E-06 fur die Stenosephantome vs. 1.71E-05, SD 1.75E-06 fur die Referenz-
phantome). Der Mittelwert der durchschnittlichen MPI-Signalintensitat des norma-
len Lumens (10 mm) jedes Stenosephantoms betrug 9.41E-03 (SD 3.91E-04),
was zu einem mittleren SNR von 570,52 (SD 76.36) fuhrte (Tab. E5).

Tab.E5-SNR der Stenosephantome

Diameter (mm) SNR
9 429,37
8 593,77
7 624,33
6 579,40
5 608,51
4 560,07
3 450,96
2 609,86
1 678,44

Das mittlere SNR betragt 570,52 (SD 76,36).
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3.2.3 Vergleich der Referenz- und Stenosephantome

Beim Vergleich des im MPI gemessenen relativen Signalabfalls der Referenz-
phantome, des gemessenen Stenoseausmalles und der errechneten Referenz-
werte untereinander konnte kein statistisch signifikanter Unterschied ermittelt wer-
den, p=0,4 (Tab. E6, Abb. 19).

Tab.E6-Vergleich der Stenosegrade der berechneten und gemessenen Phantome

Stenosegrad
Diameter [mm]
Bekannter Diameter [%)] Referenzphantome [%] Stenosephantome [%]
9 19 18,72 20,47
8 36 34,05 37,84
7 51 50,15 54,69
6 64 62,31 66,99
5 75 73,58 77,59
4 84 82,75 86,50
3 91 90,16 92,61
2 96 95,41 97,58
1 99 98,78 98,59

Vergleich der gemessenen und errechneten Stenosegrade, berechnet auf Grundlage der bekannten
Durchmesser jedes Stenose-Phantoms (2. Spalte), berechnet durch Division der Durchschnittsintensitat
jedes Referenzphantoms durch die MPI-Signalintensitdt des 10 mm Referenzphantoms (3. Spalte) und
berechnet durch das Verhaltnis der Durchschnittsintensitdten zwischen den stenotischen und nicht
stenotischen Abschnitten jedes Stenosephantoms (4. Spalte). Die Resovist-Verdiinnung betrug 1: 100.
Siehe auch Abb. 19.
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Abb. 19:

Mittels Streudiagramm abgebildeter Vergleich des berechneten und ge-
messenen Grad der Stenosen

Die Bisektrix zeigt die ideale Ubereinstimmung der berechneten (x-Achse) und
gemessenen (y-Achse) Werte an. Die Werte der Stenosephantome sind als
schwarze Punkte und die der Referenzphantome als graue Dreiecke angege-
ben. Diese Werte zeigen im Vergleich zur Bisektrix eine gute Ubereinstim-
mung. Siehe auch Tabelle E6.
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3.2.4 Verdiinnungsreihe

Die Stenosen-Quantifizierung mit den Resovist-Verdinnungen von 1:200 bis 1:
1600 zeigte eine gute Ubereinstimmung mit der Quantifizierung der Resovist-
Verdinnung von 1:100 und den entsprechenden Referenzwerten. Der
Stenosegrad wurde entsprechend gering lUberschétzt (Tab. E7). Fur die Verdin-
nung von 1:3200 mit dem Standard-Regularisierungsfaktor von A = 1 wurde die
Stenose jedoch deutlich unterschatzt (68,48 %, Tab. E7).

Die Ursache hierfur zeigt sich bei Betrachtung der Signalintensitatswerte der ver-
schiedenen Verdinnungen: Wahrend die Signalintensitatswerte des normalen
Lumens und der Stenose fir A = 1 bei den Verdinnungen 1:200-1:1600 wie zu
erwarten nahezu proportional zur Resovistkonzentration auf die Hélfte ihres vorhe-
rigen Wertes bei jedem Schritt zu einer héheren Verdinnung fielen (Stenose: MW
des Faktors von 1:100 bis 1:1600 = 0,507, SD 0,023; normales Lumen: 0,501, SD
0,017), sank der gemessene Signalintensitatswert innerhalb der Stenose der
1:3200 zur 1:1600 Verdunnung nur um Faktor 0,698, wahrend der entsprechende
Intensitatswert des normalen Lumens wie zu erwarten um Faktor 0,517 sank (Tab.
E7). Dies fuhrte zu der oben beschriebenen deutlichen Unterschatzung der 5 mm
Stenose bei einer Verdinnung von 1: 3200 und einem Regularisierungsfaktor von
A =1, (Tab. E7). Das Rauschen war fur alle Verdinnungsmessungen mit einem
Regularisierungsfaktor von A = 1 stabil (Mittelwert 1.89E-05, SD 2.03E-06).
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Tab. E7-Resovist Verdiinnungsreihe (rekonstruiert mit verschiedenen
Regularisierungsfaktoren)

| Relative
Resovist Regularisierungs- | lvp Mel PO Ivp der Stenosegrad®
Verdlinnung faktor A (Stenose) Lumen Stenose® | [%] SNR
d=10mm
[%]

1 0,2097 0,9360 22,41 77,59 454,96
1:100 10 0,1997 0,9098 21,89 78,11 1391,42
100 0,1460 0,7875 18,54 81,46 4115,47

1 0,0989 0,4723 20,94 79,06 268,28

1:200 10 0,1052 0,4766 22,07 77,93 821,08
100 0,0748 0,4178 17,89 82,01 2342,17

1 0,0496 0,2281 21,76 78,24 120,72

1:400 10 0,0523 0,233 22,45 77,55 344,85
100 0,0366 0,2102 17,39 82,61 1164,73

1 0,0261 0,1204 21,64 78,36 76,44

1:800 10 0,0270 0,1260 21,46 78,54 216,16
100 0,0177 0,1071 16,53 83,47 656,18

1 0,0138 0,059 23,32 76,68 31,94

1:1600 10 0,013 0,0624 20,89 79,11 96,91
100 0,0089 0,0535 16,58 83,42 272,47

1 0,0096 0,0305 31,52 68,48 4,06

1:3200 10 0,0068 0,0309 21,92 78,08 56,19

100 0,0047 0,0268 17,41 82,59 172,66

Vergleich der berechneten Restflache und des Grades der Stenose auf der Basis von MPI-
Signalintensitdtsmessungen von sechs verschiedenen Konzentrationen von Resovist unter Verwendung
des 5 mm Stenosephantoms und unter Verwendung der Regularisierungsfaktoren vonA=1,A=10und A =
100. Die berechnete Restflache und der Grad der Stenose auf der Grundlage der bekannten Durchmesser
der Stenose-Phantome sind 75% bzw. 25%. Das SNR wird in der rechten Spalte angezeigt. Es ist ersichtlich,
dass fir die 1: 3200 Resovist-Verdiinnung mit einem A = 1 das SNR nur 4,06 betragt, was zu einer Unter-
schadtzung des Grades der Stenose fiihrt. Wenn jedoch das SNR mittels eines hoheren
Regularisierungsfaktors von A = 10 erhoht wird, ist die Quantifizierung genauso exakt wie bei den héheren
Konzentrationen von Resovist. Mit einem Regularisierungsfaktor von A = 100 wird die Stenose aufgrund
der reduzierten raumlichen Auflésung lberschatzt.

Imei = MPI-Signalintensitit (Werte sind dimensionslos), d = Durchmesser, mm = Millimeter, mm?’ = Quad-
ratmillimeter, % = Prozent. ° Die relative MPI-Signalintensitit und der Grad der Stenose werden in Bezug
auf die Signalintensitat des normalen Lumens (d = 10 mm) jedes Stenose-Phantoms beschrieben.

Die Divergenz der Graduierung der Stenose mittels der hochsten Verdinnungs-
stufe von 1:3200 bei A = 1 ging mit einem sehr niedrigen SNR einher (4,06). Mit
einem Regularisierungsfaktor von A = 10 wurde das SNR auf 56,19 erhdht, nun
halbierte sich die Signalintensitat von der Verdiinnung 1:1600 zu 1:3200 innerhalb
und aul3erhalb der Stenose wieder nahezu (Faktor 0,52 bzw. 0,50), eine Abwel-
chung innerhalb der Stenose konnte nicht mehr beobachtet werden (Tab. E7). Es
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zeigte sich dann eine gute Ubereinstimmung mit den anderen Verdiinnungen und
Referenzwerten (Tab. E7, E8).

Tab. E8- Detaillierte Darstellung der SNR der Verdiinnungsreihe

VeF:ZSu?«]Vr:Ztng Regulanme)r\ungsfaktor & (lun) / Voxel SD/ & (NV) SNR
1 9,62E-03 2,11E-05 454,96
1:100 10 9,57E-03 6,88E-06 1391,42
100 7,91E-03 1,92E-06 4115,47
1 5,18E-03 1,93E-05 268,28
1:200 10 4,96E-03 6,04E-06 821,08
100 3,95E-03 1,69E-06 2342,17
1 2,52E-03 2,09E-05 120,72
1:400 10 2,52E-03 7,31E-06 344,85
100 2,07E-03 1,78E-06 1164,73

1 1,31E-03 1,71E-05 76,44
1:800 10 1,30E-03 5,99E-06 216,16
100 1,05E-03 1,61E-06 656,18

1 6,31E-04 1,98E-05 31,94

1:1600 10 6,33E-04 6,54E-06 96,91
100 5,55E-04 2,04E-06 272,47

1 6,29E-05 1,55E-05 4,06

1:3200 10 3,34E-04 5,95E-06 56,19
100 2,84E-04 1,64E-06 172,66

Entsprechend der E7-Tabelle ist das Signal-Rausch-Verhaltnis fur alle Verdiinnungen und
Regularisierungsfaktoren des 5mm-Stenosephantoms aufgefiihrt. Zusatzlich wird der durchschnittli-
che lyp des Stenosephantoms pro Voxel und die SD des durchschnittlichen Rauschens pro Voxel, aus
dem das SNR berechnet wird, angegeben. Bei hoheren Regularisierungsfaktoren nimmt das Iy zu
und das Rauschen nimmt ab. Dies fihrt zu einer Erhéhung des SNR mit hoherer Regularisierung. Das
Ivp Nimmt in den hdheren Resovist-Verdiinnungen ab, wahrend das Rauschen innerhalb der jeweili-
gen Regularisierung nahezu konstant ist, was zu einem abnehmenden SNR fiihrt. Die mittlere SD des
durchschnittlichen Rauschens pro Pixel fiir die verschiedenen Regularisierungsfaktoren betragen
1,89E-05 (+ 2,03E-06) fur A = 1; 6,45E-06 (+ 5,11E-07) fur A = 10 und 1,78E-06 (+ 1,55E-07) fur A = 100.
Ivp = MPI-Signalintensitat (Werte sind dimensionslos), A = Regularisierungsfaktor, SD = Standardab-
weichung, SNR = Signal-Rausch-Verhaltnis, @ = Durchschnitt, NV = Rauschen pro Voxel

Ein Regularisierungsfaktor von A = 100 wiederum fihrte zu einem SNR von 172,66
und zu einer deutlicheren Uberschatzung der Stenose mit der Verdinnung von 1:
3200 (Tab. E7 und EB8).
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Um diese Ergebnisse besser einordnen zu kdnnen, wurden auch alle anderen
Verdinnungen mit einem Regularisierungsfaktor von jeweils A = 10 und A = 100
rekonstruiert. Im Vergleich zu A = 1 verringerte sich fur A = 10 der Mittelwert des
Rauschens fur alle Verdinnungen auf 6,45E-06 (SD 5,11E-07), wahrend die
durchschnittliche MPI-Signalintensitat pro Voxel bis auf die Verdinnung von
1:3200 konstant blieb, was zu einer deutlichen Erhéhung des SNR fur alle Ver-
dunnungen fihrte (Tab. ES8).

Bei A = 100 sank das mittlere Rausch-Level auf 1,78E-06 (SD 1,55E-079). Auch
die durchschnittliche MPI-Signalintensitat pro Voxel sank in geringem Mal3e. Je-
doch stieg das SNR fur A = 100 insgesamt noch deutlich an (Tab. E8). Fur alle
Verdinnungsstufen mit Ausnahme von 1:3200 waren die Ergebnisse der Signal-
guantifizierung mit dem Standardregulationsfaktor von A = 1 und dem mittleren
Regulationsfaktor von A = 10 nahezu identisch, wenngleich das SNR erhéht wurde
(Tab. E7). Entsprechend den Ergebnissen der Verdinnung von 1:3200 fuhrte die
Signalquantifizierung mit A = 100 zu einer deutlichen Uberschatzung aller Steno-
sen (fur alle Verdiinnungen Mittelwert 82,61%, SD 0,71%, Tab. E7). Es war somit
feststellbar, dass alle Verdinnungen durch einen Regularisierungsfaktor von A =

10 optimal quantifiziert werden konnten.
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4 Diskussion

Die hier beschriebenen Versuche zeigen, dass eine direkte Quantifizierung von
vaskularen Stenosen am Phantommodel fir unterschiedliche SPIO-
Konzentrationen mittels MPI1 mdglich ist.

4.1 Signalintensititsquantifizierung

Die Messungen der MPI-Signalintensitaten aller Stenose- und Referenzphantome
erlauben eine quantitative Beurteilung der Lumina, insbesondere auch der
hdchstgradigen Stenose von 1 mm. Es zeigte sich kein statistisch signifikanter

Unterschied zu den bekannten Referenzwerten.

Um die Messdifferenz visuell zu bewerten, wurden die Ergebnisse in einem Bland
Altman-Diagramm dargestellt. In diesem konnte eine sehr niedrige positive syste-
matische Abweichung fir die Referenzphantome von 0,9% Lumenverkleinerung
ermittelt werden. Dieser geringe positiv-systematische Fehler zeigt eine leichte
Unterschatzung der Lumenverkleinerung an. Der Ubereinstimmungsbereich wurde
durch das obere LoA mit 2,4% und dem unteren LoA mit -0,6% gebildet, was be-
deutet, dass bei 95% aller MPI-Messungen die gemessene Lumenverkleinerung
hochstens um 2,4% kleiner oder 0,6% groRer als die tatsachliche

Lumenverkleinerung ist.

Fur die Stenosephantome, also die eigentliche Stenosequantifizierung, betrug der
Mittelwert aller Differenzen entsprechend des systematischen Fehlers -2,09%, das
untere LOA lag bei -4,24%, das obere LoA betrug 0,05%. Diese Werte deuten auf
eine geringe Uberschatzung des Stenosegrades hin. Bei den héhergradigen Ste-
nosen war dies allerdings weniger ausgepragt, da sich bei abnehmenden
Lumendurchmesser auch die absoluten Signalintensitaten verringerten. In einer
von Herz et al. nach unserer Publikation veroffentlichten Studie zur
Stenosenquantifizierung am Phantommodell wurden diese Ergebnisse und somit
die Mdglichkeit der Stenosequantifizierung mittels MPI mit einem anderen Auswer-
tungsverfahren der gemessenen Signalintensitdten und einem anderen MPI-
Scanner-Design bestatigt (43). Hierbei wurden die geringgradigen Stenosen leicht
Uberschatzt, wahrend die hochgradigen Stenosen leicht unterschétzt wurden. Die
Standardabweichungen flr die jeweiligen Stenosegrade waren sehr niedrig. Eine
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geringe systematische Abweichung wie in unseren Experimenten wurde nicht be-

schrieben.

Sowohl die Unterschatzung der Lumenverkleinerung der Referenzphantome als
auch die Uberschatzung des Stenosegrades sind sehr gering, die Signalintensi-
tatsquantifizierung, inklusive der hochstgradigen Stenose von 1 mm ist relativ préa-
zise moglich (Tab. E6). Um die Signalintensitatsquantifizierung mit einer solchen
Genauigkeit messen zu kdonnen, bedarf es bestimmter Vorrausetzungen in Bezug

auf die raumliche Auflésung, die verwendeten Tracer und das Rauschen:

Eine adaquate raumliche Auflésung ist essentiell fir eine zuverlassige Quantifizie-
rung. Sie muss hoch genug sein um Partialvolumeneffekte zu verhindern. In die-
sem Zusammenhang ist es von Bedeutung, dass die Voxel-Gréf3e in MPI nicht
allein die raumliche Auflésung bestimmt. Die Voxel-Grof3e wird durch den Abstand
der Gitterpositionen bei der zuvor generierten Systemfunktion bestimmt. Wenn die
VoxelgroRe ausreichend klein gewahlt wird, wird die rdumliche Auflésung in MPI
durch die angelegten Gradienten der Selektionsfelder, die Gréf3e der bei der Kali-
brierung verwendeten Probe und letztlich die Eigenschaften der verwendeten
SPIOs, also des Tracers bestimmt (47, 69, 79). Die Eigenschaften der SPIOs, ins-
besondere hinsichtlich Ortsauflosung und Sensitivitat, werden wiederum durch die
Steigung ihrer nicht-linearen Magnetisierungskurve, demzufolge auch durch die
Geschwindigkeit der Anderung der Magnetisierung bestimmt (46, 69, 79, 81). Der
in dieser Studie verwendete SPIO Resovist zeigt sehr gute, aber keine idealen
Eigenschaften fur die Verwendung in MPI, da dieser Uber eine geringe Steilheit
der Magnetisierungskurve verfligt. Daraus resultiert eine breit gefacherte Punkt-
verteilungsfunktion, so dass das MPI-Signal verschmiert imponiert und sich tber
die Grenzen eines Voxels hinweg ausdehnt (28, 69). Dies wiederum fuhrt zu einer
verringerten raumlichen Auflésung und zu Partialvolumeneffekten (28, 69). Diese
kénnen zu einer Unterschatzung einer kurzen Stenose fiihren, da das Signal des
normalen Lumens mit dem Signal der Stenose fusioniert. In diesen Experimenten
betrug die raumliche Auflosung 1,5 mm x 3 mm x 3 mm gegenuber einer
VoxelgréRe von 1,1 mm x 1,1 mm x 0,8 mm (z-, x-, y-Richtung, Kapitel 2.1.3). Um
diese potentielle Fehlerquelle zu vermeiden, wurden die Phantome mit ausrei-

chend langen Stenosen (15 mm, Abb. 11) ausgestattet.
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Eine homogene Verteilung des verwendeten Tracers im zu messenden Phantom
ist eine weitere Voraussetzung fir die exakte Berechnung des Stenosegrades.
Auch das SNR spielt bei der Signalintensitditsmessung eine grof3e Rolle, da, wie
bei den Verdinnungsmessungen erkennbar, ein zu geringes SNR eine potentielle
Fehlerquelle darstellt. Dies konnte in der Verdiinnungsreihe demonstriert werden:
Das niedrigste SNR wurde fir die Resovist-Verdinnung 1:3200 mit einem
Regularisierungsfaktor von A = 1 gemessen (4,06, Tab. E7 und E8). Es resultierte
eine deutliche Uberschatzung des Stenosegrades durch eine fehlerhafte Messung
des MPI-Signals in der Stenose, wo das MPI-Signal am niedrigsten war. Alle an-
deren mit einem Regularisierungsfaktor von A = 1 rekonstruierten Messungen in
der Verdiinnungsreihe zeigten keine fehlerhafte Abweichung. Hier wurden SNR-
Werte von 31,94 (Resovist-Verdinnung 1:1600, Tab. E7 und E8) bis um 600
(Standardmessungen mit einer Resovist-Verdinnung von 1:100) erreicht. Dies
zeigt, dass die Genauigkeit der Signalquantifizierung entscheidend vom SNR ab-
hangt. Die Konzentration des Tracers muss bei einem konstanten Rauschen einen
bestimmten Grenzwert tberschreiten, um ein ausreichendes SNR zu erreichen. In
diesen Messungen lag der Grenzwert zwischen 4,06 und 31,94. Oberhalb dieses
Grenzwertes hat das SNR die Ergebnisse nicht beeinflusst. Allerdings wurden die
Messungen des SNR fur die kleinlumigen Referenzphantome unter 6 mm durch
die begrenzte Ortsauflosung beeintrachtigt, da das MPI-Signal pro Voxel durch
Partialvolumeneffekte beeinflusst wurde (Tab. E2).

Insgesamt war das Rauschen sowohl fir die Messungen der Referenzphantome
als auch fur die Stenosephantome und die Verdiunnungsreihe mit einer Standard-
abweichung von etwa 10% relativ stabil. Nichtlineare Effekte der Scanner-
Hardware erzeugen Hintergrundsignale, unter anderem aufgrund von Temperatur-
schwankungen und erklaren die Standardabweichung von ca. 10% als Grundrau-
schen.

Im systemfunktionsbasierten MPI kann das SNR wie bei uns durch den
Regularisierungsfaktor A verandert werden. Der Grad der Regularisierung ist ein
Kompromiss zwischen SNR und raumlicher Auflésung (79). Mit steigendem
Regularisierungsfaktor sinkt die raumliche Auflosung. Um fir die héchst-verdinnte
Resovist-Probe von 1:3200 ein hinreichend hohes SNR zur zuverlassigen Quanti-

fizierung und einen guten Bildeindruck zu erreichen, war ein erhéhter
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Regularisierungsfaktor von A = 10 erforderlich. Fir alle anderen Konzentrationen
war ein Regularisierungsfaktor von A = 1 ausreichend. Ein noch hdherer
Regularisierungsfaktor von A = 100 fiihrte zu einer Uberschatzung der Stenosen,
da die daraus resultierende raumliche Auflosung nicht mehr ausreichte, um die
Stenose adaquat darzustellen. Aus diesen Rekonstruktionsversuchen wird ersicht-
lich, dass eine Erh6hung des Regularisierungsfaktors sorgfaltig durchgefuhrt wer-
den muss: Es kann die Quantifizierung von niedrigen Tracerkonzentrationen durch
Anhebung des SNR verbessern, dies wird jedoch durch die sinkende réaumliche
Auflésung limitiert.

In jedem Fall muss sichergestellt sein, dass das Tracersignal eines Gefal3es nicht
durch SPIOs in angrenzenden GefalRen oder Strukturen Uberlagert und somit ver-
falscht wird. Auch hier ist wieder eine hinreichend hohe Ortsauflosung ein ent-
scheidender Faktor. Ferner muss darauf geachtet werden, dass der Messbereich
wirklich nur das zu messende Gefald enthalt. Dies kdnnte durch ein automatisier-
tes Verfahren erreicht werden, wie es z.B. schon in der Computertomographie
eingesetzt wird. Erste MPI-Versuche mithilfe von Gefal3analyseprogrammen wur-
den bereits an anatomischen Gefal3modellen durchgefuhrt (83). Diese Gefalikar-
tierung konnte in weiterfihrenden Experimenten mit einer quantitativen Auswer-
tung von Stenosen in Echtzeit kombiniert werden, indem die Signalintensitat im

GefalR3verlauf gemessen wird.

In diesem Kontext muss berlcksichtigt werden, dass vor allem instabi-
le/entzindlich veranderte atherosklerotische Plaques SPIOs akkumulieren. Auf
der einen Seite wird diese Identifizierung von vulnerablen, entziindlichen Plaques
als ein potentiell bedeutendes Anwendungsgebiet in Hinblick auf Detektion von
bruchgefahrdeten Plaques und somit Pravention von nachfolgenden Thrombosen
und Organinfarkten sein. Auf der anderen Seite stellt die Akkumulation der SPIOs
eine mogliche Fehlerquelle bei der Quantifizierung von Stenosen im Bereich von
atherosklerotischen Plaques, insbesondere derer in entzindlichen Stadien dar. Da
der Akkumulationsprozess bis zu Tagen andauert (40, 50, 70), ware dies bei einer
initialen Untersuchung mit MPI nicht relevant, misste aber bei wiederholten An-
wendungen bericksichtigt werden.

Borgert et al. beschreiben weitere Aspekte, die die Quantifizierung des MPI-

Signals beeinflussen kdnnen: Unbekannte Grundfrequenz im Signal, Signalveran-
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derungen, die sich durch die Bewegung des FFP ergeben und den

Demagnetisierungsfaktor des Tracers (8):

Wenn die Grundfrequenz des MPI-Systems, auch Grundkomponente genannt,
nicht bekannt ist, kann diese als Offset im Sinne eines systematischen Fehlers die
Quantifizierung verfalschen. Die Grundfrequenz ist nahezu null far ein
kleinvolumiges Bild, indem wie in unserem Fall nur ein Bruchteil des Abbildungs-
volumens mit Tracer geflllt ist. Fur grof3e Abbildungsvolumina wird dieses Prob-
lem durch zusatzliche Bedingungen wie die Nicht-Negativitat der Konzentrationen

(67) oder Kontinuitat zwischen benachbarten FOVs (32) verringert. Da die gemes-
senen Phantome in unseren Versuchen kleinvolumig sind und zusétzlich eine
Nicht-Negativitats-Einschrankung angewandt wurde, ist diese Fehlerquelle als
sehr wenig relevant einzuschéatzen. Des Weiteren beeinflussen Signalveranderun-
gen, die sich durch unterschiedliche Geschwindigkeiten des FFP auf seiner Tra-
jektorie ergeben, die Signalquantifizierung. Dies wurde bei uns durch den Um-
stand kompensiert, dass die Rekonstruktion systemfunktionsbasiert durchgefihrt
wurde und die Systemfunktion unter Verwendung der gleichen Trajektorie gemes-
sen wurde wie die eigentlichen Messungen. Zusatzlich kann es bei héheren Kon-
zentrationen zu magnetischen Interaktionen zwischen den Partikeln kommen, zum
Beispiel einer Demagnetisierung, und so zu einem veranderten Signal. Wenn sich
magnetische Partikel prazipitieren, verlieren sie ihr MPI-Signal. Die Konzentration
der SPIOs muss wie in unserem Fall also ausreichend niedrig sein, um magneti-

sche Wechselwirkungen zwischen den Partikeln auszuschliel3en.

4.2 Visualisierung

Im MPI konnten alle Referenzphantome und die Stenosephantome von 2 bis 9
mm abgebildet werden. Das Lumen der 1 mm Stenose konnte in den rekonstruier-
ten Bildern nicht visualisiert werden, obwohl es durch die Signalquantifizierung
prazise identifiziert werden konnte und das Lumen des 1 mm Referenzphantoms
gut abgrenzbar war. Eine Erklarung des Phanomens bietet der hohe Mengenun-
terschied der SPIOs zwischen dem normalen Lumen und der Stenose bei diesem
Stenosephantom (Faktor 100). Diese hohe Differenz konnte in der Bildrekonstruk-
tion nicht dargestellt werden. Gdaniec et al. konnten in eigenen Messungen diese
Problematik von hohen Konzentrationsunterschieden von eng aneinander liegen-

den Strukturen bestatigen (25).
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Ferner imponierten insbesondere die kleinlumigen Referenzphantome und hoch-
gradigen Stenosephantome in den axialen Schichten der MPI-Bilder als oval bis
strichformig verzerrt, begleitet von einer Unschéarfe der Konturen und Enden der
jeweiligen Phantome.

Die Unscharfe der Konturen kann durch die nicht optimale raumliche Auflésung
erklart werden: 1,5 mm x 3 mm x 3 mm (in z-, x- und y-Richtung). Die Verzerrung
resultiert aus den unterschiedlichen Gradientenstarken der Selektionsfelder, wel-
che direkt proportional zur Ortsauflosung sind. Da die Gradientenfeldstarke ent-
lang der z-Achse in diesem MPI-System doppelt so hoch ist wie entlang der x- und
y-Achse, betragt die raumliche Auflésung 1,5 mm x 3 mm x 3 mm (in z-, x- und y-
Richtung) und ist somit anisotrop. Da die z- und y-Achse die axialen Schichten der
Phantome bilden (Abb. 13b und 14b), war die Verzerrung in axialer Ebene deutli-
cher als in der z/x- und x/y-Ebene (Abb. 13a und 14a). Das dem Bild zugrunde
liegende Signal blieb aber quantitativ korrekt, detektierbar und konnte durch Integ-
ration Uber das Signal in einem adéaquat gewahlten ROI extrahiert werden. Erste
Losungsanséatze um eine isotrope Auflésung zu ermdglichen veroffentlichten Lu et
al., indem sie ein verandertes Scanner-Design mit zwei orthogonalen Anregungs-
und Empfangsspulenpaare sowie ein Mehrkanal-Scanalgorithmus mit zwei ortho-
gonalen kollinearen Scans implementierten um ein zweidimensionales isotropes

Bild zu ermdglichen (54).

4.3 Tracer

In diesen Experimenten war der Tracer wahrend der Messungen homogen im
Phantom verteilt und aufRer dem Magnetfeld des MPI-Scanners keinen externen
Einflissen ausgesetzt, es herrschten also ideale Bedingungen fir eine
Quantifikation und Visualisierung.

Im Gegensatz zu experimentellen Bedingungen kénnen Tracer wie Resovist in
vivo jedoch Wechselwirkungen ausgesetzt sein. Neben der oben beschriebenen
Demagnetisierung konnen die SPIOs mit den korpereigenen Zellen interagieren
und ihr MPI-Signal dadurch verandern oder verlieren: Resovist wird nach intrave-
ndser Applikation relativ schnell vom RES in Leber und Milz phagozytiert und im
Verlauf wie sonstiges Eisen abgebaut. Dies gilt insbesondere fur grof3ere Partikel
und Partikelcluster, die mehr zum MPI-Signal von Resovist beitragen als seine
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kleineren Partikel (19). Haegele et al. zeigten in vivo am Mausmodell via magneti-
scher Partikelspektroskopie (MPS), dass das Signal von Resovist im Blut nach 15
bis 30 Minuten unterhalb des Grundrauschens sinkt, ohne vorher einen stabilen
Zustand erreicht zu haben (38). Nach funf Minuten konnten maximal 40% des
Ausgangssignals gemessen werden. Die Filterung bzw. Degeneration eines Tra-
cers, somit der Verlust der SPIOs und konsekutiv ein Verlust an Signal in vivo ist
fur eine exakte absolute Quantifikation schwierig auszugleichen. Da es sich aber
bei der Stenosenquantifizierung um eine relative Messung handelt, also der Sig-
nalabfall zw. normalem Lumen und Stenose beschrieben wird, muss nur eine ho-
mogene Verteilung des Tracers im Gefal3 vorliegen, die exakte Konzentration aber
nicht bekannt sein.

Ultimativ ist ein lang zirkulierender Tracer winschenswert, der eine Untersuchung
oder Intervention tber Minuten oder sogar Stunden ohne wesentliche Filterung
durch das RES moglich macht. Zusatzlich sollten bei diesem Tracer die MPI-
Eigenschaften im Vergleich zu Resovist verbessert werden. Wie in Kapitel 4.1
schon beschrieben, ist das MPI-Signal von Resovist zwar gut, jedoch insbesonde-
re hinsichtlich der Steilheit der Magnetisierungskurve, welche die erreichbare
Ortsauflésung und Sensitivitat mitbestimmt, nicht ideal. Vereinfacht steigt die
Steilheit der Magnetisierungskurve mit der GroRe des Eisenkerns, bis ab einer
bestimmten GroR3e die superparamagnetischen Eigenschaften verloren gehen. Fur
eine lange Verweildauer in der Blutbahn ist andererseits eine mdglichst kleine
Partikelgrof3e winschenswert, da vor allem die grof3en Partikel schnell vom RES
aufgenommen werden. An der Entwicklung eines MPI-Tracers mit langer Verweil-
dauer in der Blutbahn und verbesserten MPI-Eigenschaften arbeiten verschiedene
Arbeitsgruppen und es gibt trotz der Herausforderungen mittlerweile einige viel-
versprechende Ergebnisse (30, 45, 71, 84). Als anderer Ansatz flir eine langere
Verweildauer in der Blutbahn ist eine Maskierung des Tracers in roten Blutkorper-
chen moglich, um dem Abbau des Tracers durch das RES und Phagozyten zu
entgehen, wie Rahmer et. al. im Mausmodell mit Resovist als Tracer demonstrie-
ren konnten. Eine erneute, fir Resovist nicht zugelassene Bolusgabe wird somit
vermieden (65). Zusatzlich sind mit diesen Tracern mehrzeitige Untersuchungen
Uber Stunden mdoglich. Antonelli et al. stellten in einer kirzlich veréffentlichten
Studie Perimag-COOH-beladene Erythrozyten vor, welche mit optimierten langen
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Halbwertszeiten im Blutkreislauf insbesondere fur vaskulare Anwendungen von

MPI genutzt werden kdnnen (3).

Es muss bei Resovist beachtet werden, dass eine breite Verteilung der
Nanopartikelgrof3e verschiedener Resovist-Chargen festgestellt wurde. Dies ver-
hindert eine Standardisierung der Signalantwort von Resovist. Einerseits ist somit
die aufwendige Aufnahme einer neuen Systemfunktion zur Rekonstruktion bei je-
dem Chargenwechsel erforderlich (55, 56). Andererseits ist bei Auswertung und
Vergleich der Ergebnisse die unterschiedliche Performance der Chargen zu be-
ricksichtigen, da hier vor allem in Verdinnungsreihen unterschiedliche Ergebnis-
se zwischen den Chargen auftreten kbnnen und auch die Bluthalbwertszeit diffe-
riert. Unsere Versuche wurden deshalb mit Resovist aus einer Charge durchge-
fuhrt.

4.4 Limitationen

Eine wesentliche Limitation dieser experimentellen Grundlagenstudie ist die Be-
schrankung der Messungen auf einfache zylindrische Stenosephantome ohne
Fluss. Im nachsten Schritt sollten Experimente an komplexen, anatomisch geform-
ten und gefal3artigen Stenosephantomen mit dynamischen Stromungsexperimen-
ten und schliel3lich Experimente in vivo erfolgen, um den Transfer zur klinischen
Anwendung zu ebnen. Hierfir missen vor allem zwei Voraussetzungen erfullt
sein: Erstens eine homogene Verteilung des Tracers im Gefal3system. Zweitens
eine hohe, im Idealfall unter 1 mm Kantenlange liegende Ortsauflosung um eine
verlassliche Quantifizierung und Visualisierung auch kurzstreckiger und komplexer
Stenosen zu erlauben. Die in unseren Experimenten erreichte zeitliche Auflésung
von 21,5 ms reicht jedoch aus, um auch dynamische Prozesse zu beurteilen. Fur
eine klinische Anwendung mussen noch weitere Herausforderungen wie die Ver-
groRerung des FOV uberwunden werden, wie in Kapitel 4.5.2 im Detail beschrie-
ben wird. Eine generelle Machbarkeit der Stenosenquantifizierung kann aber auch
unter Bericksichtigung der Ergebnisse von Herz et al. angenommen werden (43,
74). Diese fuhrten via Travelling Wave MPI eine Quantifizierung von Stenosen
anhand von finf Phantomen durch und wiederholten die Messungen zehn Mal um
eine Reproduzierbarkeit zu gewahrleisten. Eine geringe systematische Abwei-
chung wie in unseren Experimenten wurde nicht beschrieben. Die relativ geringe

Anzahl von Daten zur Signalquantifizierung geht sowohl in dieser Arbeit, als auch

57



bei Herz et al. mit einer limitierten Aussagekraft der Statistik einher, sodass weite-
re Messungen zeigen missen, ob sich unsere gemessenen minimalen Abwei-
chungen als systematisch bestétigen lassen, oder der geringen Anzahl von Daten
zuzuordnen sind. In unseren Experimenten wurden die mittels MPI gemessenen
Gefallphantomstenosen leicht Uberschatzt. Zum jetzigen Zeitpunkt sollten die vor-
liegenden Ergebnisse als vielversprechende Grundlagenstudien verstanden wer-
den. Weitere Messungen missen in anderen Studiendesigns mit anderen
Stenosephantomen, optimierten SPIOs, und Bildrekonstruktionsverfahren durch-
gefuhrt werden um eine Allgemeingultigkeit fir MPI zu bestatigen.

Da Resovist als internationaler Referenzstandard fur SPI1Os gilt und zum Zeitpunkt
der Experimente als einziger MPI-Tracer fur alle Arbeitsgruppen erhéltlich war,
wurde er in diesen Grundlagenexperimenten verwendet, um reproduzierbare und
vergleichbare Ergebnisse zu generieren. Wie oben beschrieben ist Resovist bzgl.
der magnetischen Eigenschaften und der Pharmakokinetik kein optimaler MPI-
Tracer fur vaskulare Diagnostik und Interventionen und so kénnten die Ergebnisse
durch die Verwendung eines fur MPI und Pharmakokinetik optimierten Tracers
noch verbessert werden. Die Auswahl des Tracers fur weitere Experimente ist
somit von zentraler Bedeutung, da dieser direkt die Qualitat der
Signalintensitatsquantifikation und der Visualisierung beeinflusst. Alternative Tra-
cer mit idealen Charakteristika auch beziglich der Bluthalbwertszeit sind wie oben
beschrieben in der Entwicklung und es liegen bereits vielversprechende Ergebnis-
se vor (84).

Die Verwendung von dedizierten MPI-Tracern, die eine hohere Sensitivitat und
raumliche Auflosung erlauben, sollte auch die in unseren Versuchen aufgetretene
Notwendigkeit verringern, den Regularisierungsfaktor fir sehr niedrige SPIO-
Konzentrationen anzupassen. In unseren Versuchen hatte der gewahlte
Regularisierungsfaktor bei sehr niedrigem SNR oder einer hohen Regularisierung
Auswirkungen auf die Stenosenquantifizierung. Es konnte jedoch anhand der Re-
ferenzwerte der ideale Regularisierungsfaktor fiir die Versuchsbedingungen ermit-
telt werden. In einem klinischen Szenario wére dies nicht méglich und eine Ande-
rung des Regularisierungsfaktors waéahrend eines diagnostischen oder
interventionellen Verfahrens problematisch, da es zu irrefihrenden Ergebnissen

bei der Stenosequantifizierung fiilhren kann, z.B. zu einer Uberschiatzung der Ste-
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nose bei zu gro3 gewahltem Regularisierungsfaktor. Somit sollte der
Regularisierungsfaktor im klinischen Setting nicht verandert werden, dies setzt
wiederum eine hohe Qualitat des MPI-Tracers voraus, damit eine ausreichende
Sensitivitat und Ortsauflésung erreicht werden.

Zuletzt ist die Visualisierung von nahe beieinanderliegenden, grof3en Mengenun-
terschieden von SPIOs wie bei der 1 mm Stenose mit den heutigen Systemen
deutlich limitiert. Um in einem klinischen Szenario einsetzbar zu sein, muss diese

Limitation durch bessere Rekonstruktionsalgorithmen tUberwunden werden.
4.5 Kardiovaskulires MPI als klinische Methode

4.5.1 Vergleich der bildgebenden Methoden

Im Klinischen Alltag werden Gefal3pathologien routinemaf3ig mittels Sonographie,
CT, MRT oder DSA detektiert und behandelt. MPI unterscheidet sich von den der-
zeit im Einsatz befindlichen Bildgebungsmodalitaten in der kardiovaskularen Medi-
zin durch die Kombination verschiedener Fahigkeiten. Im Gegensatz zum MRT,
CT und der DSA ist die Intensitat des MPI-Signals proportional zur Konzentration
des Tracers und ermoglicht somit eine Quantifizierung. Die DSA hingegen bietet
keine exakte Quantifizierung von Stenosen (9, 64). CTA und MRA Uberschatzen
tendenziell vaskuléare Stenosen (11, 63) und weisen artefaktbedingt eine einge-
schrankte Beurteilbarkeit stentversorgter Gefal3e auf (12, 59). Eine Darstellung
des Stentlumens ist mittels MPI ohne Artefakte in Echtzeit moglich (78). Dartber
hinaus ist MPI hochsensitiv, verwendet keine ionisierende Strahlung und bietet im
Gegensatz zur zweidimensionalen DSA ein dreidimensionales Bild der SPIO-
Verteilung mit hohem Kontrast. Diese einzigartige Kombination pradestiniert MPI
fur eine Vielzahl medizinischer Anwendungen, wie z. B. die kardiovaskulare Diag-
nostik und interventionelle Verfahren. Neben der Visualisierung und Quantifizie-
rung von Stenosen konnte MPI aber auch Informationen tber die Gewebeperfusi-
on und funktionelle Parameter z.B. des Herzmuskels liefern und somit ein nicht-

invasives Monitoring bieten.

Da in MPI die Bildinformationen ausschliel3lich durch die SPIOs markierten Struk-
turen gewonnen werden, muissten morphologische Informationen durch eine
Kombination der Modalitaten, wie z.B. MPI/MRT- oder MPI/CT- Hybridsysteme
gewonnen werden (24, 75). Eine bimodale in vitro Angioplastie mit Echtzeit-MPI-
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Bilder wurde bereits von Salamon et al. durchgefuhrt (71). Die prinzipielle Durch-
fuhrbarkeit einer bimodalen Untersuchung einer Stenose mit einer Kombination
aus intravaskularer optischer Koharenztomographie, einer kathetergestitzen

Bildmodalitdt und MPI wurde von Griese et al. demonstriert (35).

Neben den diagnostischen und interventionellen kardiovaskularen und peripher
vaskularen Anwendungsgebieten ist auch die zerebrovaskulare Anwendung von
MPI interessant. Insbesondere die Perfusionsbildgebung bei der Diagnose von
Ischamien ist noch immer suboptimal und erfordert CT-Perfusionsscans mit hohen
Dosen ionisierender Strahlung. Dartber hinaus entwickeln Patienten mit intrakra-
nieller Blutung, insbesondere Subarachnoidalblutungen nach Ruptur eines intrak-
raniellen Aneurysmas, haufig Spasmen der intrakraniellen Arterien, die zu einem
schweren Hirninfarkt fihren kdnnen. Die Diagnose von intrakraniellen arteriellen
Spasmen mittels Doppler-Ultraschall ist untersucherabhéangig und schwierig. DSA
ist nach wie vor Goldstandard, erfordert aber immer ein interventionelles Vorgehen
und wird neben dem alternativen Perfusion-CT mit hohen und wiederholten Dosen
ionisierender Strahlung je nach klinischer Situation des Patienten angewandt. In
diesem Zusammenhang kann die Perfusion via MPI eine wertvolle Ergdnzung
oder Alternative darstellen. Graeser et al. stellten kirzlich eine Scannergeometrie
vor, welche es mdglich macht das Neurokranium zu erfassen und so ein
Monitoring auf der Intensivstation zu ermdglichen (34). Unter Verwendung eines
Blutpooltracers konnte es sogar mdglich sein, die Hirndurchblutung permanent zu
uberwachen. Ebenso konnte dies auch zur Uberwachung der Reperfusion von
Hirngewebe wahrend der Thrombolyse-Therapie bei akuten Hirninfarkten einge-
setzt werden (64). Eine weitere Verwendung in der zerebrovaskularen Behandlung
kénnte MPI bei der vierdimensionalen Bewertung der Hamodynamik intrakranieller
Aneurysmata finden, welche im Modellversuch von Sedlacik et. al publiziert wur-
den, da MPI den Verlauf eines Bolus durch ein Aneurysma unter pulsierenden Be-

dingungen visualisieren konnte (72).

4.5.2 Herausforderungen zur klinischen Etablierung von MPI

Um eine echte Alternative gegenuber den etablierten bildgebenden Verfahren in
der Humanmedizin zu werden, missen bestimmte Voraussetzungen in Bezug auf
Hardware und der SPIO-Entwicklung geschaffen werden: In erster Linie muss das
FOV soweit vergroRert werden, dass es z. B. einen menschlichen Kopf, das Herz
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oder sogar Thorax erfassen kann, einen Weg zum Kopf-Scanner konnten Graeser
et al., wie oben beschrieben, schon aufzeigen (34). Bei einer Skalierung des FOV
um z.B. das Volumen eines menschlichen Kdrpers erfassen zu kénnen, sind un-
terschiedliche Aspekte zu beachten: Eine Vergrol3erung des FOV unter Beibehal-
tung der Ortsauflésung kann durch eine erhéhte Magnetfeldstéarke der Drive Fields
und konsekutiv erweiterte Verschiebung des FFP erzielt werden. Bei der klini-
schen Anwendung kann die erhohte Magnetfeldstarke aber zu einer intolerablen
Erwadrmung des Patienten fihren (spezifische Absorptionsrate SAR) sowie zu
Faszikulationen und Empfindungsstérungen durch die Stimulation peripherer Ner-
ven (PNS) (17). Um dies zu vermeiden, wurde ein sogenanntes Fokus-Feld hinzu-
gezogen, welches eine sehr viel geringere Frequenz als das Drive Field erfordert
(29). Das Fokus Feld ist technisch gesehen ein Drive Field mit niedrigerer Fre-
quenz und hoherer Amplitude. Methodisch vergro3ert das Fokus Feld den Be-
reich, welcher von den Drive Fields induzierten Bewegungen des FFP abgedeckt
wird zu einem vergroRerten FOV, in dem es ein kleineres FOV durch den Unter-
suchungsbereich bewegt (8). Dies hat den Vorteil, dass keine Erwarmung stattfin-
det und die Ortsauflosung des kleinen FOVs erhalten bleibt, jedoch den Nachteil,
dass die zeitliche Auflosung schlechter wird.

Fur klinische Applikationen sollte eine rdumliche Auflésung von mindestens einem
Millimeter und folgend im Submillimeterbereich in jeder Richtung erzielt werden
um auch kleinste Gefal3pathologien detailliert darstellen zu kénnen. Hier ist ein
zentraler Bestandteil die Entwicklung optimierter SPIOs, die eine hohe Ortsaufl6-
sung bei entsprechender Hardware ermdglichen.

Insbesondere im Hinblick auf interventionelle Einsadtze muss die Echtzeit-
Bildgebung mit simultaner Rekonstruktion kombiniert werden (49). Die Reduktion
der Latenzzeit der MPI-Visualisierung ist hier der entscheidende Schritt und wird
mit verschiedenen Lo6sungsansatzen verfolgt (41, 71, 83). In Bezug auf
interventionelle vaskulare Eingriffe ist zu beachten, dass MPI nur die SPIOs visua-
lisiert, sodass Instrumente fur Gefal3eingriffe wie Fuihrungsdrahte oder Stents fir
den Einsatz im MPI markiert werden mussen. Dies gelingt, indem das Lumen mit
SPIOs beladen, die Instrumente mit SPIO-Beschichtungen versehen oder sogar in
die Struktur der Katheter integriert werden (39). Herz et al. fuhrten bereits eine
MPI-gesteuerte experimentelle Angioplastie mit Stentplazierung im Gefal3phantom
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durch (42). DarUber hinaus muss die Kennzeichnung der verwendeten Instrumen-
te anhand des intravaskularen Kontrastes erkennbar sein, der durch unterschiedli-
che Konzentrationen oder gar verschiedene SPIOs erreicht werden kann. Schliel3-
lich ist die Sicherheit der Interventionsgerate zu beachten (18, 37, 77).

Die Entwicklung der MPI-Scanner ist bereits soweit fortgeschritten, dass erste fur
den Menschen geeignete Modelle konstruiert werden (34, 68). Erste Ergebnisse
zeigen, dass die erreichbaren Gradientenstarken mit den vorklinischen Systemen
vergleichbar sind und somit eine &hnliche rdumliche Auflosung zu erwarten ist. Es
ist jedoch aktuell noch nicht festzustellen, welche zeitliche Auflésung fur die Erfas-
sung eines grof3en Volumens wie den menschlichen Thorax erreicht werden kann.
Die Abbildungsgeschwindigkeit kann aufgrund der oben erwahnten Effekte von

PNS und Patientenerwdrmung begrenzt sein.

Die magnetischen Partikel und ihr Verhalten in vivo stellen einen weiteren Kkriti-
schen Aspekt dar: Das MPI-Signal ist solange proportional zur Anzahl der appli-
zierten Tracer, wie die Konzentration des Tracers niedrig ist. Bei hoheren Kon-
zentrationen kann es hingegen zu magnetischen Interaktionen kommen, z. B. ei-
ner Entmagnetisierung und demzufolge einem veranderten Signal im MPI. Auch
eine Interaktion mit kdrpereigenen Zellen und die Prazipitation im Blut kann zu
einem Ausfall des Tracers fihren. Dies wiederum kann einen vollstdndigen Verlust
des MPI-Signals oder aber auch eine Verdnderung der generierten Harmonischen
bewirken. Fur bestimmte Gewebetypen oder Krankheiten kann dies allerdings
auch als Charakteristikum verstanden werden (8). Aufgrund der Tatsache, dass
der aktuelle Referenzstandard Resovist kein idealer MPI-SPIO ist, entwickeln viele
Arbeitsgruppen MPI-dedizierte SPIOs (22, 23), die die raumliche Aufldsung von
MPI stark verbessern und die SPIO-Pharmakokinetik fur den jeweiligen Anwen-
dungsbereich anpassen sollen. Goodwill et al. haben bereits neu entwickelte Tra-
cer fur die kardiovaskulare Anwendung mittels MPI mit einer sehr hohen raumli-
chen Auflésung entwickelt, die hohe rdumliche Auflésung wurde allerdings mit ei-
ner sehr langen Bildakquisitionszeit von zehn Minuten erreicht (30).

Um in den Kklinischen Alltag Einzug zu halten, missen also sowohl die MPI-
Scanner als auch die verwendeten Tracer weiter optimiert und schlie3lich zuge-

lassen werden.

62



4.6 Schlussfolgerung

Eine direkte Quantifizierung von kinstlichen Stenosen in Gefal3phantomen ist
durch die Proportionalitdt von SPIO-Konzentration und MPI-Signal mdglich und
konnte in unseren Experimenten gezeigt werden. Eine ausreichende Ortsauflo-
sung, eine homogene Verteilung des Tracers sowie eine Bildrekonstruktion mit
angepasster Regularisierung stellen hierbei Voraussetzungen fir eine exakte
Quantifizierung dar. In unseren Experimenten zeichnete sich eine geringe syste-
mische Abweichung ab, die in weiteren Versuchen untersucht werden sollte. Bis
auf die hochgradigste Stenose lief3en sich alle gemessenen Stenosegrade visuali-
sieren. Verbesserte Rekonstruktionsalgorithmen kdnnten auch die hochgradigste
Stenose sichtbar machen und sollten in weiteren Experimenten untersucht wer-
den. Ebenso sind noch wesentliche Verbesserungen in Bezug auf das FOV und
die Scanner-Hardware sowie optimiertes SPIO-Design erforderlich, um MPI als
wettbewerbsfahige kardiovaskulare Bildgebungsmethode zu etablieren.
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5 Zusammenfassung
Einleitung:

Magnetic Particle Imaging (MPI) ist eine neuartige quantitative Bildgebungsmodali-
tat, die eine sehr hohe zeitliche und gute rdumliche Auflosung mit hohem Signal-
zu-Rausch-Verhaltnis, verbunden mit einer hohen Sensitivitat aufweist. Der hierbel
verwendete Tracer, superparamagnetische Eisenoxid-Nanopartikel (SPI1Os), weist
eine Signalstarke proportional zur Konzentration auf. Dieser Umstand pradestiniert
MPI fur die kardiovaskuléare Bildgebung, insbesondere eine in Echtzeit durchge-
fuhrte Quantifizierung von vaskularen Pathologien wie Stenosen erscheint mog-
lich. Diese Arbeit verifiziert mit Grundlagenexperimenten die Durchfuhrbarkeit der
Stenosenquantifizierung in stationdren Stenosephantomen mit verschiedenen

Tracerkonzentrationen.

Material und Methoden:

Neun verschiedene Stenosephantome mit zentral gelegenen Stenosen von 1-9
mm sowie 10 Referenzphantome mit einem durchgehenden Durchmesser von 1-
10 mm wurden mit einer 1%igen Resovist-Verdinnung befillt und in einem
praklinischen MPI-Scanner gemessen. Anschliel3end erfolgten die Bildrekonstruk-
tion und die Quantifizierung der Stenosen anhand des MPI-Signals. Zusatzlich
wurde anhand des 5 mm Stenosephantoms eine serielle Resovist-
Verdinnungsmessung bis 1:3200 durchgefuihrt. Die Messdaten wurden mit den
bekannten Stenoseausmal3en der Phantome verglichen und statistisch ausgewer-
tet.

Ergebnisse:

Alle Stenose- und Referenzphantome konnten quantifiziert und visualisiert wer-
den, mit Ausnahme der 1 mm Stenose, die lediglich quantifiziert werden konnte.
Es konnten alle Verdinnungsstufen mithilfe von MPI abgebildet werden, wenn
auch bei den hochgradigen Stenosen eine Anpassung des
Regularisierungsfaktors fur einen optimalen Bildeindruck notwendig war.

64



Diskussion:

Die mit einfachen GefalRphantomen durchgefuhrten Experimente zeigen, dass
MPI eine dreidimensionale Visualisierung der Lumina der Gefa3phantome, ver-
bunden mit hoher Sensitivitdt sowie einfacher und direkter Quantifizierung von
Stenosen mit unterschiedlichen SPIO-Konzentrationen erméglicht. Fir den Klini-
schen Gebrauch missen die raumliche Auflésung optimiert und das FOV vergro-
Bert werden. Zudem sollten die Experimente in dynamischen Stromungsphanto-
men, insbesondere auch in Perfusionsstudien erprobt werden. Damit die Verwen-
dung kunftig auch zur kardiovaskularen Bildgebung am Menschen moglich ist, be-
steht noch Bedarf an weiterfihrender Forschung zur Optimierung in Hinblick auf

Hardware und insbesondere auf den Tracer.
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