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Abstract

Magnetic resonance imaging allows us to assess the physiological status of
biological systems by quantitatively determining endogenous biomarkers, such
as, magnetic relaxation quantities and proton density. For clinical routine
as well as clinical research these quantitative techniques gain more and more
importance, for instance, in evaluating degenerative musculoskeletal disorders,
like osteoarthritis and osteoporosis.

In the presented work selected MR measurement techniques and data anal-
ysis methods for specific quantitative imaging applications have been investi-
gated and developed. Based on computer simulations and in vivo experiments,
the influence of different main magnetic fields (1.5 T and 3 T) on the opti-
mal parameters Tr, T and « of two gradient- and spinecho-based techniques
could be demonstrated. This work also focussed on evaluating the iterative
regularised Gauss-Newton method, a non-linear parallel reconstruction proce-
dure to determine the transverse relaxation time 75.

In a further part of this work, within MR osteodensitometry, we investigated
the peri- trabecular performance of the resonance signal by means of simplified
models (oblate and prolate ellipsoids).

Finally, a completely automated analysis tool of quantitative 7 image series
was developed, which aimed at improving the reproducibility and sensitivity

towards subtle changes within the trabecular microstructure.

Quantitative Magnetic Resonance Imaging, musculoskeletal imaging, con-

trast optimization, IRGN method, ellipsoids, image processing



Zusammenfassung

Die Magnetresonanzbildgebung ermoglicht durch quantitative Bestimmung en-
dogener Biomarker, typischerweise den magnetischen Relaxationsgrofen und
der Protonendichte, die Abfrage des physiologischen Status biologischer Syste-
me. Zur Beurteilung degenerativer Erkrankungen des muskuloskeletalen Sys-
tems, etwa durch Osteoarthrose oder Osteoporose, gewinnen quantitative Tech-
niken in klinischen Studien wie auch im klinischen Alltag stetig an Bedeutung.

Im Rahmen dieser Arbeit wurden fiir spezifische Anwendungen der quanti-
tativen Bildgebung ausgewahlte methodologische Aspekte auf Seiten der MR-
Messtechnik und der Datenauswertung untersucht. Der Einfluf unterschiedli-
cher Grundfeldstirken von 1.5 und 3 T auf optimale Gerédteparameter Tg, Ty
und « zweier Gradienten- und Spinecho-basierter Techniken konnte in Com-
putersimulationen und in vivo Experimenten dargelegt werden. Im Fokus der
Arbeit stand auch die Evaluierung eines nicht-linearen parallelen Rekonstrukti-
onsverfahrens, der iterativ regularisierten Gaufb-Newton Methode, zur Bestim-
mung der transversalen Relaxationszeit T5,. In einem weiteren Teil der Arbeit
wurde fiir das Gebiet der MR~Osteodensitometrie anhand vereinfachter Mo-
delle (langgestreckte und abgeplattete Rotationsellipsoide) das Verhalten des
Resonanzsignals in der Umgebung von Trabekeln untersucht. Abschliefend
wurde mit dem Ziel einer Verbesserung der Reproduzierbarkeit und Empfind-
lichkeit gegeniiber kleinsten Verdnderungen der trabekuldren Mikroarchitektur
ein vollstdndig automatisiertes Auswerteverfahren von quantitativen 77 Bild-

serien entwickelt.

Quantitative Magnetresonanztomographie, Muskuloskeletale Bildgebung, Kon-

trastoptimierung, IRGN Methode, Rotationsellipsoide, Bildverarbeitung
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Kapitel 1
Einleitung

Die Magnetresonanztomographie (MRT) hat sich seit ihrer Einfiilhrung in die
klinische Routine Anfang der 1980er Jahre zu einem der wichtigsten diagno-
stischen Bildgebungsverfahren der radiologischen Diagnostik entwickelt. Der
wesentliche Vorteil der Magnetresonanztomographie im Vergleich zu anderen
Schnittbildverfahren, wie etwa der Computertomographie (CT), ist deren er-
zielbarer hohe Weichteilkontrast ohne Einsatz von ionisierender Rontgenstrah-
lung. Als weitere Starke ermoglicht es die MRT, ohne die Gabe von radioak-
tiv markierten Stoffen, wie in der Single Photon Emission Computed Tomo-
graphy (SPECT) oder in der Positronen Emissions Tomographie (PET) zu
diesem Zwecke erforderlich, Informationen iiber Zustand und Funktion von
Geweben sowie Organen zu gewinnen. Im Prinzip basiert die MRT auf der
Akquisition von elektromagnetischen Feldern, die von Wasserstoffkernen nach
Einbringung in ein starkes statisches Magnetfeld, zusatzlichen Gradientenfel-
dern zur Ortskodierung sowie der Einstrahlung von elektromagnetischen Pul-
sen zur Signalanregung generiert werden. Die physikalische Grundlage dieser
Bildgebungstechnik beruht auf dem Phédnomen der nuklearen Magnetresonanz
(NMR) [232, 21, 20, 230].

In der medizinischen Diagnostik bieten die Techniken der quantitativen MR-
Bildgebung die Moglichkeit, gewebespezifische, endogene Biomarker, wie et-
wa den Relaxationsparametern, abzufragen, wodurch wertvolle Erkenntnisse
iiber den physiologischen- und biochemischen Status des untersuchten Gewe-
bes gewonnen werden. In der muskuloskeletalen Bildgebung liegt das Haupt-

anwendungsgebiet der quantitativen Verfahren in der Untersuchung von dege-
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nerativen Gelenkserkrankungen und pathologischen Knochenumbauprozessen
[28, 69, 116].

Arthose, eine Erkrankung der hyalinen Gelenke, ist die hiufigste Ursa-
che einer Beeintrichtigung der élteren Bevilkerung [118, 159]. Makgeblich fiir
das Verhalten des hyalinen Knorpels unter mechanischer Einwirkung sind die
Wechselwirkungen zwischen den einzelnen Komponenten [207]. Die Intaktheit
der Bestandteile, beispielsweise das Makromolekiil der Proteoglykane (PG) und
das Netzwerk der Typ II Kollagene, sind kritische Faktoren fiir die einwand-
freie Funktion von Knorpelgewebe [40]. Frithe Anzeichen einer Osteoarthrose
umfassen die Zunahme des Wassergehaltes und den Verlust von PG, was eine
Verminderung der mechanischen Eigenschaften des Gewebes nach sich zieht
[40]. Im Stadium der Auflésung des kollagenen Netzwerkes sind diese patho-
logischen Prozesse irreversibel [40]. Begleitet wird die Degeneration von einer
Sklerose des subchondralen Knochens und einer Fragmentierung des Knorpels
[40]. Somit sind sowohl der Gelenkknorpel als auch der subchondrale Knochen
betroffen. Degenerations- und Krankheitsprozess sind eng mit dem subchon-
dralen Knochen verbunden, wobei es im Hinblick auf therapeutische Optionen
sowie den zahlreichen Methoden der Diagnostik wichtig ist, beide Bereiche des

Gelenkes in einem gemeinsamen Kontext zu betrachten [17].

Osteoporose ist die haufigste generalisierte Skeletterkrankung, und zeich-
net sich durch eine erniedrigte Knochenmasse sowie eine beeintréachtigte Ar-
chitektur des Knochengewebes aus, wodurch das Risiko einer Fraktur erhoht
ist. Die Ursachen der Osteoporose, bzw. der Osteopenie, sind multifaktorieller
Natur. Etwa 95 % der Osteoporosepatienten leiden an der senilen oder der
postmenopausalen Form [254], bei den restlichen 5 % sind seltene, endokri-
nologisch verursachte oder angeborene Erkrankungen des Mineralstoffwechsels
ausschlaggebend [267].

Untersuchungen zur demographischen Entwicklung in den Industrieldindern
prognostizieren eine wachsende Alterung der Bevolkerung, wodurch sich die
Prévalenz von Gelenks- und Skeletterkrankungen im Alter zunehmenst ver-
starken wird. In Anbetracht dieser Feststellungen ist die Grundlagenforschung
der Genese und die Entwicklung klinisch praktikabler Methoden zur Friih-
diagnose und Therapie von Pathologien des Stiitz- und Bewegungsapparates
oberstes Ziel des von der WHO ausgerufenen Jahrzehnts 2000-2010 des Bone



and Joint Decade.

Der iiberwiegende Teil an klinischen Gelenks- und muskuloskeletalen Un-
tersuchungen beruht auf invasiven Methoden. Die dabei eingesetzten Techni-
ken sind radiographische Verfahren der Gelenke und des appendikulidren Ske-
letts. Mittels solcher Modalitdten wird die Osteoarthrose anhand einer Ver-
schmélerung des Gelenkspaltes und der Zunahme der Dichte des subchondra-
len Knochens diagnostiziert [41]. Durch invasive arthroskopische Techniken
erfolgt eine direkte Beurteilung der Gelenksflichen, ebenfalls bietet die Ana-
lyse von Synovialfliissigkeit Aufschlufs iber den Zustand des betroffenen Ge-
lenks [41]. Die Beurteilung osteoporotischer Frakturen kann mit konventionel-
len und digitalen Rontgenaufnahmen erfolgen [171]. Densitometrische Verfah-
ren ermoglichen eine Quantifizierung der Osteoporse sowie eine Abschétzung
des Frakturrisikos. Unter den densitometrischen Verfahren stehen verschie-
dene Methoden zur Verfiigung. Flachenprojektionsverfahren wie Ein-Energie-
Rontgenabsorptiometrie (single-energy X-ray absorptiometry, SXA) oder de-
ren Weiterentwicklung die Zwei-Energie-Rontgenabsorptiometrie (dual-energy
X-ray absorptiometry, DXA) generieren einen gemeinsamen Schwiichungswert
von Kortikalis und Spongiosa [93]. Eine Méglichkeit der getrennten Messung
von Kortikalis- und Spongiosadichte bietet das volumetrische Verfahren der
quantitativen Computertomographie (qCT) [76]. Hierbei wird die Schwéichung
fiir jedes Volumenelement iiberlagerungsfrei berechnet, und mittels einer Re-
gressionsgeraden sowie eines simultan mitvermessenen Kalibrierungsphantoms
daraus die Knochendichte berechnet [145, 96]. Weiters besteht die Moglich-
keit der peripheren qCT, welche Untersuchungen am peripheren Skelett bei

geringerer Strahlenexposition erlaubt [238].

Rontgenverfahren beruhen auf ionisierender Strahlung. Arthroskopische Tech-
niken sind invasiv, da sie ein Offnen des Gelenks erfordern. Mit Ausnahme der
quantitativen Computertomographie sind zur Detektion von molekularen An-
derungen oder frithen Anzeichen einer muskuloskeletalen Erkrankung keine der
zuvor genannten Technik speziell empfindlich. Alternativ stehen zur Diagno-
se solcher Pathologien neue nicht- oder nur minimal invasive Techniken, wie
beispielsweise die quantitative Ultraschallmessung [93] und die quantitative
Magnetresonanztomographie [4, 23, 15], zur Verfiigung. MRT Methoden sind
vielseitig und bieten unterschiedliche Moglichkeiten der morphologischen Bild-
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gebung und der Untersuchung endogener biochemischer Marker [24, 98, 106].

Die vorliegende Arbeit behandelt die methodologischen Aspekte der Magne-
tresonanztomographie zur Bestimmung typischer endogener Biomarker sowie
morphologischer, quantitativer Parameter. Mit dem Ziel der Optimierung des
Kontrast- zu Messzeitverhéltnisses typischer Gewebe des Kniegelenks, akqui-
riert bei 1.5 und 3 Tesla mittels Gradientenecho- und Spinecho Techniken,
wurden unter zu Hilfe nahme von Signalgleichungen entsprechende Computer-
simulationen durchgefiihrt. In Hinblick auf die Bestimmung morphologischer
Parameter wie beispielsweise Dicke und Volumen betreffender Gewebe, be-
giinstigt ein hoher Bildkontrast zwischen angrenzenden Geweben die Charak-
terisierung der zu untersuchenden Gewebe und ermoglicht eine Verbesserung
der Messgenauigkeit. Die quantitative Ermittlung der Relaxationsgrobe T ist
Thema eines weiteren Kapitels. Dazu wurden in vivo Untersuchungen am Knie-
gelenk durchgefiihrt, anhand derer die Eignung einer neuen Rekonstruktions-
methode der nicht-linearen parallelen Bildgebung zur Bestimmung des Rela-
xationsparameters evaluiert wurde. Kapitel 6 befasst sich mit der Auswirkung
variierender histomorphometrischer Grofen des trabekulidren Knochens auf das
Signalverhalten eines Gradientenecho Experiments. Zu diesem Zwecke wurden
an zwei- und dreidimensionalen (2- 3D) Knochenmodellen, zusammengesetzt
aus Rotationsellipsoiden, die induzierte Magnetfeldkonfiguration mittels ana-
lytischen Losungen des magnetostatischen Problems simuliert. Den Abschlufs
der Arbeit bildet die Entwicklung eines Programmes, welches durch Kombina-
tion von Bild- und Datenverarbeitung eine vollstindig automatische Auswer-
tung der trabekuldren Struktur des distalen Femurs in 3D fett-selektiven T5*-
gewichteten Aufnahmen erméglicht. Im Zuge einer Validierungsstudie konnte
damit, verglichen zur manuellen Auswertung, eine Erhhung der Sensitivitét

gegeniiber feinen Knochenumbauprozessen gezeigt werden.



Kapitel 2

Theoretische Grundlagen

2.1 Physikalische Grundlagen der magnetischen

Resonanz

In den folgenden Abschnitten werden die grundlegenden Konzepte der Magne-
tresonanzbildgebung und die Prinzipien der, in der vorliegenden Arbeit un-
tersuchten, Hauptthemen erldutert. Fiir detailliertere Abhandlungen der fun-
damentalen Theorie sei auf Standardwerke verwiesen |1, 44, 109, 136, 233,
275, 202|. Diese Werke dienen als Quellen der hier vorgestellten theoretischen
Aspekte, und wurden, sofern notwendig, durch weiterfiihrende Arbeiten er-

ganzt.

2.1.1 Quantenmechanische und klassische Sichtweise

Generell werden fiir die Betrachtung von NMR Phidnomenen zwei unterschied-
liche Modellevorstellungen herangezogen. Abhéngig davon, welcher Effekt ge-
rade mathematisch erfasst werden soll, wird zwischen den beiden Modellen
und deren entsprechenden Herleitungen hin- und hergewechselt.
Quantenmechanisch betrachtet man den einzelnen Spin. Dieser kann ge-
geniiber einem duferen, statischen Magnetfeld nur bestimmte Ausrichtungen,
definiert durch die z-Komponenten, einnehmen. Das verwendete Koordinaten-
system wird, in Ubereinstimmung mit der allgemein akzeptierten Konvention,
dabei so festgelegt, dass ein angelegtes statisches Feld stets parallel zur z-Achse

verlduft. Die Ausrichtung der Spins im Magnetfeld ist energetisch betrach-
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tet verschieden. Es gibt somit Unterschiede zwischen den Besetzungszahlen.
Weiters besteht die Moglichkeit, durch Einstrahlung von elektromagnetischer
Energie, Ubergéinge zwischen den Energieniveaus zu induzieren.

In der klassischen Sichtweise wird die Magnetisierung eines Gesamtsystems
betrachtet, also die Magnetisierung eines Ensembles einzelner Spins. In einem
dreidimensionalen Bezugsystem kann die Magnetisierung durch einen Vektor
reprasentiert werden, der sowohl in eine beliebige Richtung zeigen als auch um
die z-Achse rotieren kann. Dieser Vektorpfeil setzt sich aus der Vektorsum-
me der einzelnen Elementarmagneten, den einzelnen Kernspins, zusammen.
Entscheidend fiir die Energie des Gesamtsystems ist die z-Komponente der
Gesamtmagnetisierung, wihrend fiir die Wechselwirkung mit duferen Hoch-
frequenzfeldern auch die transversalen Komponenten eine Rolle spielen. Diese

Betrachtungsweise bildet die Grundlage der nun folgenden Betrachtungen.

2.1.2 Nukleare magnetische Resonanz

Die Magnetresonanztomographie basiert auf den Phianomenen der Kernspin-
resonanz. Aus der intrinsischen Eigenschaft des Kernspins erhilt der Kern ein
magnetisches Dipolmoment fi. Beim Einbringen in ein statisches Magnetfeld
strebt der Dipol danach, geméf der energetisch giinstigeren Konfiguration, sich
parallel entlang der Feldlinien auszurichten. Analog einem klassischen Gyro-
skop weicht das rotierende Proton dem Drehmoment der Ausrichtung aus, und
prazediert dadurch um die Achse des statischen Grundfeldes. Richtung und

Frequenz dieser kernspezifischen Prazession definiert die Larmor-Gleichung:
CUQ = —7 X g(] s (21)
wobei 7 fiir das gyromagnetische Verhiltnis steht. Im thermodynamischen
Gleichgewicht, etabliert durch das statische Grundfeld, besetzt ein Teil der
Spins das niedrigere Energieniveau. Die Atome des Wasserstoffs 'H sind auf-

grund ihrer Spin-1/2-Kerne Teil eines thermodynamischen zwei-Niveau-Systems,

wodurch sich das Besetzungsverhiltnis nach der Boltzmann-Statistik berech-

nen l&sst:
Noj=12 _ N5 _ o iT (2.2)
Nm1:1/2 Na

Die Energiedifferenz zwischen den beiden Niveaus ist durch AE = —’}/hgg

bezeichnet, k ist die Boltzmann-Konstante, T' die Temperatur und & = h/(27)
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mit ~ als dem Planck “schen Wirkungsquantum. N, und Ng représentieren die
Anzahl der Spins in den jeweiligen Energieniveaus.

In der klassischen Vorstellung wird durch vektorielle Addition aus den ein-
zelnen magnetischen Momenten der Spins die Gesamtmagnetisierung M ge-
bildet. Die Bewegungsgleichung der Magnetisierung M bei Anwesenheit eines

—

externen statischen Feldes B,,; lautet:

dM

1 . o o o
dt - % Z’Y“i X Begr = YM X Begy . (2.3)

Wird dieser dynamische Prozess der Spinensembles gestort, beispielsweise durch
ein zusatzlich angelegtes magnetisches Wechselfeld El, so wird das System aus
dem Gleichgewichtszustand gebracht. Solch ein Stoérfeld, im einfachsten Fal-
le ein linear polarisiertes Feld, kann durch Superposition zweier rotierender

HF-Feldern erzeugt werden:
B, =B, (coswote, — sinwpte,) . (2.4)

Von einem dynamischen Koordinatensystem aus betrachtet, welches mit der
Larmorfrequenz um die z-Achse rotiert, erscheint das Hauptfeld éo zu AB re-
duziert. AB resultiert aus der Differenz zwischen wy und der Rotationsfrequenz
des dynamischen Koordinatensystems. Unter theoretisch idealen Bedingungen
stimmen die beiden Frequenzen iiberein und AB = 0; nur mehr das B, Feld
wirkt im rotierendem System. Im praktischen Experiment bilden jedoch diese

beiden Felder ein effektives magnetisches Feld

B.js = +/B}+ AB?, (2.5)

entlang dessen, unter Einwirkung des Wechselfeldes 51, die Magnetisierung M

ausgelenkt wird.

2.1.3 Bloch ‘schen Gleichungen

Generell 14kt sich das Verhalten des Resonanzsignals durch einen exponenti-
ellen Zerfall charakterisieren. Dabei tragen auf dem Gebiet der magnetischen
Resonanz unterschiedliche inhérente Mechanismen zur Signalentwicklung bei.

Mikroskopische Kern-Kern und Kern-Elektronen Wechselwirkungen zwischen
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Atomen und Molekiilen rufen eine Vielzahl von dissipativen Relaxationsme-
chansimen hervor. Diese werden zusammenfassend durch die sogenannte lon-
gitudinale 77 und transversale T, Relaxationszeit charakterisiert. Den Einflufs
dieser Relaxationsmechanismen auf die Signalentwicklung beschreiben die em-
pirischen Bloch Gleichungen (2.11-2.13).

Aus Versuchen der experimentellen Physik geht hervor, dass Spins, nachdem
sie aus dem Gleichgewicht gebracht wurden, durch das Phénomen der Relaxa-
tion wieder ihren Gleichgewichtszustand einnehmen. Im Verlauf des Relaxati-
onsprozesses erfahren die Protonen lokal zufillige Magnetfeldschwankungen im
Bereich der Larmorfrequenz. Dabei wird solange Energie absorbiert oder emit-
tiert, bis das thermische Gleichgewicht wiederhergestellt ist. Als Quellen der
fluktuierenden Felder sind dabei Schwankungen der chemischen Verbindungen
wie auch zufillige Bewegungen von Molekiilen zu nennen. Diese dynamischen
Prozesse, welche zu Irritationen des ansonsten homogenen Magnetfeldes fiih-
ren, sind von zufélliger Natur. Eine exakte mathematische Charakterisierung
der beteiligten Wechselwirkungen ist daher nur bedingt moglich.

Einen Ansatz zur quantitativen Behandlung des Relaxationsphinomens bie-
tet die Formulierung des statistischen Begriffs der Korrelationszeit 7. Die spek-
trale Dichte J(w), das Frequenzspektrum der Korrelationsfunktion, beschreibt

darin die Frequenzverteilung der taumelnden Molekiile, und ist definiert als:

Tc
= . 2.

Der Zeitmafsstab der dynamischen Prozesse ist darin durch die Korrelationszeit

T. ausgedriickt.

Longitudinale Relaxation

Die longitudinale Komponente der Gleichgewichtsmagnetisierung Mye,, wel-
che durch die Larmorprézession unbeeinflufst bleibt, ist parallel zum statischen
Grundfeld ausgerichtet. Wird Mye, aus der Gleichgewichtslage ausgelenkt, ge-
ben die Spins die zuvor erhaltene Anregungsenergie durch Wechselwirkungen
mit der Umgebung wieder ab. Es folgt ein stetiges Anwachsen der longitudina-
len Komponente in Richtung e,, charakterisiert durch die Relaxationszeit 77.
Die Spin-Gitter Relaxationszeit T} erfasst die Rate der Ubergiinge zwischen

den moglichen Energiezustinden des Wasserstoffprotons. Diese Grofe ist von
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den fluktuierenden Feldern, hervorgerufen durch molekulare Bewegungen im

Frequenzbereich der Resonanzfrequenz J (wy), abhéingig:

1 2
7o < B () (2.7)
Am effizientesten verlduft die 77 Relaxation bei molekularen Bewegungen in

der Grofenordnung der Resonanzfrequenz, bei 7.w = 1.

Transversale Relaxation

Nach Auslenkung der Magnetisierung M, aus der Gleichgewichtslage detek-
tiert eine Empfangsspule eine geddmpfte Rotationshewegung der transversa-
len Magnetisierungskomponente M, . Die stetige Abnahme dieser transversa-
len Magnetisierung gegen Null ist durch die Spin-Spin Relaxation beschrieben.
Wihrend die Protonen in der transversalen Ebene geméf Gl. (2.1) préizedieren,
wirken auf sie Feldfluktuationen im Bereich der Resonanzfrequenz ein. Solch
Fluktuationen entstehen durch magnetische Momente umliegender Atomker-
ne sowie ungepaarter Elektronen. Aufgrund der dadurch induzierten Schwan-
kungen der Larmorfrequenz erleiden die um die z-Achse prizedierenden Spins
einen irreversiblen Verlust ihrer anfinglich vorhandenen Phasenkohérenz. Als
Konsequenz nimmt die Vektorsumme iiber die transversalen Komponenten ab.
Neben diesen lokalen Fluktuationen der Resonanzfrequenz wird der 7T, Rela-
xationsprozess zusitzlich durch niederfrequente Komponenten infolge moleku-

larer Bewegungen beeintrichtigt:

1
T o« B?7,. (2.8)
Diese Beziehung ist, mit der Ausnahme w ~ 0, im Wesentlichen gleichbedeu-
tend mit Gl. (2.7). Die Feldstéirke B, steht dabei unter dem Einflufs dipolarer

Wechselwirkung, und weist somit folgende Winkelabhingigkeit auf:
B, o (3cos®0 — 1) . (2.9)

Darin ist 8 bezeichnend fiir den Winkel zwischen dem Ortsvektor zweier wech-
selwirkender Spins mit dem adufleren statischen Magnetfeld. Dieser Einflufs ist
speziell dann von Bedeutung, wenn wechselwirkende Spins zueinander in einer
ortsfesten Beziehung stehen, etwa in Festkorpern oder in stark organisierten
Strukturen wie Kollagen [303].
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Bewegungsgleichungen mit Relaxation

Die Erweiterung der Bewegungsgleichung (2.3) um die longitudinale und trans-
versale Relaxation und auch die Beriicksichtigung des HF Feldes durch ent-
sprechende Zusatzterme fiihrt zu der vollstindigen Bewegungsgleichung fiir
die Magnetisierung M:

—

dM - = 1 1 -

— =9M x By — =—(M, — Mye,) — —M, . 2.10
= =7 0 Tl( 0€:) 7 M (2.10)
M | = M,e,+ M,e, bezeichnet die transversale Magnetisierung, 71 und 75 sind
die empirischen Relaxationskonstanten, und das statische Grundfeld By liegt

entlang e, an. In Komponentenschreibweise kann weiters geschrieben werden:

dM, M, — M,

) (2.11)
dM, M,

dM M,
dty = —woM, — ?y : (2.13)

2

mit der Allgemeinen Lésung:

M, (t) = (M,(0) cos wot + M, (0) sinwy(t)) e "/ (2.14)
M, (t) = (M,(0) coswyt — M, (0) sinwy(t)) e /" (2.15)
M.(t) = M_(0)e /T + My(1 — e7¥/T). (2.16)

Dabei wurde M, als Magnetisierung im Gleichgewicht entlang der z-Achse
vorausgesetzt. Diese Gleichungen werden nach dem schweitzer Physiker Felix
Bloch, einem der Entdecker der magnetischen Kernresonanz, als Bloch “sche-
Gleichungen bezeichnet [20].

2.1.4 Inhomogenititen des statischen Magnetfeldes

Zwei grundlegende Effekte beeinflussen die NMR Signalentwicklung bei An-
wesenheit externer statischer Feldinhomogenitéiten. Ersterer stammt von lokal
unterschiedlichen Larmorfrequenzen, und diese reversible Frequenzdispersion
bewirkt vor und wiahrend der Signalakquisition eine Ansammlung unterschied-
licher Phasenlagen der einzelnen Nuklei. Zweitens wirken Diffusionseffekte,

wodurch Molekiile innerhalb eines inhomogenen Magnetfeldes ihre Positionen
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wechseln, dabei Phasenunterschiede akkumulieren und aus dieser Phaseninko-
hédrenz somit ein irreversibler Signalverlust hervorgeht.

Es ist allgemein bekannt, dass magnetische Inhomogenititen einen wesent-
lichen Einflufs auf die Entwicklung des magnetischen Resonanzsignals haben.
Magnetische Inhomogenitéiten lassen sich dabei beziiglich ihres Ursprunges so-
wie ihrer Stdrke unterscheiden, und beeinflussen das Verhalten der Signalre-
laxation auf verschiedene Weise. Zum Teil sind diese Wechselwirkungen uner-
wiinscht, andererseits konnen daraus niitzliche Riickschliisse {iber das unter-
suchte System abgeleitet werden. Bei Kenntnis der Entstehung von Feldsto-
rungen konnen zusétzlich zur Bildgebung wertvolle quantitative Informationen
tiber biochemische Prozesse (welche etwa Strukturdnderungen auf mikrosko-
pischer Ebene einleiten) und auch iiber spezielle physiologische Mechanismen
gewonnen werden. Als Beispiele konkreter Anwendungen sind die Bestimmung
von Korperfett in verschiedenen Gewebedepots, die Detektion der Anderung
des Oxigenierungszustandes des Blutes, die Untersuchung von Verdnderungen
der trabekuldren Knochenstruktur und die Beurteilung von Knorpelgewebe zu
nennen [251, 217, 54, 187].

Magnetische Suszeptibilitiatseffekte

In diesem Abschnitt sollen jene Phinomene rekapituliert werden, welche zum
Verstiandnis der Interaktion zwischen Magnetfeld und Materie grundlegend
sind. Im wesentlichen werden, bezogen auf das SI-Einheitensystem, die Zu-
sammenhéinge beschrieben, die beim Einbringen einer Probe in ein duferes
statisches Magnetfeld auftreten.

Das Maxwell “sche Gesetz respektive das Bio-Savart “sche Gesetz erfassen die
grundlegenden Zusammenhinge zwischen elektrischem Strom und dem durch
bewegte Ladungen erzeugten Magnetfeld H. Zum vollstdndigen Verstindnis
magnetischer Felder gesellt sich an die Seite der magnetischen Feldstarke H
ein zweites Vektorfeld B hinzu. Im Vakuum konnen diese als zwei wechselseitig
aufeinander skalierbare Grofen betrachtet werden (es entsprechen 800 kA /m
genau 1 T).

Aus experimentell gewonnenen Erkenntnissen ist bekannt, dass sich Ma-
terie beim Einbringen in ein Magnetfeld magnetisiert und ein magnetisches

Moment erlangt. Die mikroskopische Ursache fiir diese magnetische Polari-
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sierbarkeit liegt in der Ausrichtung der magnetischen Momente, hervorgerufen
durch orbitale Strome in Atomen und Molekiilen sowie durch Elektronenspins.
Die daraus resultierende makroskopische Magnetisierung M ist mit dem erzeu-
gendem Feld H iiber die Groke der magnetischen Suszeptibilitdt x verkniipft.
Fiir den Fall H liegt parallel zu M kann geschrieben werden:

M = xH . (2.17)

Allgemein wird Xij(-[:j ,T) als temperatur- und feldabhéngige Ableitung der
Magnetisierung nach dem Feld betrachtet. Damit ergibt sich fiir die Suszepti-

bilitat der Tensor
B oM,

X = am,

(2.18)

In Abhéngigkeit der magnetischen Eigenschaft der Materie (Diamagnetismus,
Paramagnetismus, etc.) wechselwirkt die, durch Polarisation hervorgerufene,
Magnetisierung M mit dem duberen Feld H und bildet die magnetische Fluss-
dichte B:

B = po(M+ H), (2.19)
mit p als magnetische Permeabilitdtskonstante des Vakuums. Aus Gl. (2.17)
zusammen mit Gl. (2.19) lafst sich fiir die Flussdichte folgende Beziehung ab-

leiten:

B=pu(1+x)H = uH , (2.20)

wobei die Permeabilitat @ des Mediums durch:

= po(1+x) (2.21)

gegeben ist, und die makroskopische Magnetisierung durch:
M=-—2_= (2.22)

Nun besagt die Larmor Beziehung (2.1), dass sich die Resonanzfrequenz des
Protons direkt proportional zum, in unmittelbarer Kernndhe vorherrschendem,
Feld B verhiilt. Aus GI. (2.20) erkennbar, ist B eine Funktion der Suszeptibili-
tit des Mediums, wodurch lokale Anderungen in y zu lokalen Verschiebungen
der Resonanzfrequenz fiihren. Neben der Materialgrofe x ist das Magnetfeld

B auch von der Geometrie des magnetisch polarisierten Mediums abhingig.
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Somit istB eine Funktion der Geometrie und der magnetischen Suszeptibilitét
x des Mediums, in dessen unmittelbarer Umgebung sich der Nukleus befindet.
Die durch unterschiedliche Suszeptibilitdten hervorgerufene Verschiebung der
Resonanzfrequenz wird als bulk magnetic susceptibility shift (BMS) bezeichnet
[48].

Bei biologischem Gewebe herrschen aufgrund der internen heterogenen Struk-
tur komplexe Feldverteilungen mit zumeist nichtlinearen Feldgradienten. N&-
herungsweise lassen sich die dabei auftretenden Felder aus der Uberlagerung
von geschlossen analytisch l6sbaren Feldverteilungen spezieller Geometrien ab-
schétzen [202|. In unterschiedlichen Anwendungsgebieten konnten durch den
Einsatz vereinfachter Modelle niitzliche Erkenntnisse beziiglich der Einfluss-
nahme induzierter, inhomogener magnetischer Feldverteilungen auf die Signal-
entwicklung abgeleitet werden [46, 25, 179]. Mit Hilfe eines 2-Kompartiment-
Modells, bestehend aus einem Hintergrund mit der Suszeptibilitit y, und den
darin eingebrachten Storobjekten (etwa Eisenoxidpartikel oder trabekuldrer
Knochen) mit der Suszeptibilitéit xo, kann die vorherrschende Feldkonfigurati-
on abgeschétzt werden. Bei biologischem Gewebe sind Suszeptibilitdtswerte in
der Grokenordnung von ungefihr 107° zu erwarten [247|. Im Falle einer solchen
Grofenordnung lakt sich das magnetische Feld, welches ein Kern innerhalb ei-
nes bestimmten Storers erfihrt, bis zur ersten Ordnung der Suszeptibilitit

anschreiben zu [63]:
. . L9
Buic # Bo + D(x2 = x0)Bo — 3x2 5o - (2.23)

Gleichung (2.23) beschreibt das Feld an einem Punkt innerhalb der Probe, wel-
che von einem lokalen Vakuum umgeben ist. By steht dabei fiir die Flussdichte
im Vakuum, D bezeichnet den geometrischen Demagnetisierungsfaktor [48].
Weiterfithrend werden in Kapitel 6 fiir die quantitative Magnetresonanzbild-
gebung die Auswirkungen von Geometrieparametern und magnetischer Suszep-

tibilitat auf das Magnetfeld und auf die Relaxationskonstanten untersucht.

Diffusionszeit-Regime

Neben der Empfindlichkeit gegeniiber Magnetfeldinhomogenititen wird die
Evolution des Resonanzsignals auch wesentlich durch Diffusionsvorgéinge be-

eintrichtigt. In diesem Zusammenhang werden als Diffusionsvorgéinge auch un-
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gerichtete Bewegungen von Wasserstoffkernen betrachtet, solange diese, wah-
rend der Dauer der Ortskodierung, zu einer Ortsverdnderung fiihren. Die Si-
gnaldephasierung infolge Diffusionsprozessen entlang magnetischer Feldgradi-
enten kann sogar die intrinsische transversale Relaxation dominieren. Diffusi-
onsbedingte Dephasierungseffekte lassen sich, durch Erweitern der Bloch Bezie-
hungen um zusétzliche Diffusionsterme, mit den so formulierten Bloch-Torrey

Gleichungen:

—

Mo - .
— =M x B+ D-AM (2.24)

behandeln. Dieses partielle Differentialgleichungssystem, mit A als Laplace-
Operator und D als Diffusionskoeffizienten, kann unter Annahme linearer Feld-
gradienten geschlossen analytisch gelost werden. Bei isotropen Medien verein-
facht sich der Diffusionskoeffizient zu einem Skalar, im Falle anisotroper Diffu-
sion ist D ein Tensor. In der Prisenz von Diffusionsphéinomenen und statischen
Feldinhomogenitdten liefse sich auf Grundlage von Gleichung (2.24) und unter
Einbezug der realen Feldverteilung das Signalverhalten charakterisieren. Ge-
nerell ist aber innerhalb biologischen Gewebes die aktuelle Feldverteilung nicht
exakt bekannt. Zur Untersuchung von Diffusionsvorgéngen entlang Feldinho-
mogenititen wird daher vorwiegend auf statistische Modelle zuriickgegriffen,
wie etwa in den Studien von Yung et al. [311].

In [305] konnte gezeigt werden, dass die Dephasierung des MR Signals
infolge suszeptibilitdtsinduzierter Magnetfeldinhomogenitiaten durch nukleare
Bewegung nicht wesentlich beeinflufst wird. Noch bevor molekulare Diffusi-
onsphidnomene die angesammelten Phasen der unterschiedlichen Nuklei ver-
mogen auszugleichen, bewirken solche induzierten Feldinhomogenititen eine
Phasenaufweitung. In dieser Situation wird vom sogenannten static dephasing
regime (SDR) gesprochen, der Einfluss von Diffusion auf die Dephasierung der
transversalen Magnetisierung kann vernachléssigt werden. Dabei begilinstigen
starke externe Magnetfelder, grofe Suszeptibilitdtsunterschiede und grofe Sus-
zeptibilitdtseinschliisse das SDR [268]. Im Gegensatz dazu ist beim motional-
narrowing regime, hierbei gilt dw-7p << 1, die nukleare Diffusion entlang
eines inhomogenen Feldes eine entscheidende Grofe der Signalentwicklung. In
diesem Regime liegt die charakteristische Diffusionszeit 7p in der Gréfenord-
nung der Zeit, die ein Wassermolekiil ben6tigt, um eine Distanz vergleichbar

mit dem Radius des Partikels welcher die Feldstorung hervorgerufen hat, zu
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diffundieren. Dabei charakterisiert dw die Prizessionsfrequenz aufgrund jenes
Magnetfeldes, welches entlang des Aquators an der Oberfliche des feldgenerie-
renden Partikels herrscht.

Zusammenfassend, in Abhéngigkeit der Grofenordnungen von dw und
werden drei Regime unterschieden: das outersphere regime, das fast dephasing
regime und das static dephasing regime |91, 291, 305]. Ist eine Behandlung
des gesamten dynamischen Bereiches erforderlich, so kann dies mit der von
Anderson und Weiss [3| entwickelten mean field theory durchgefithrt werden.
Zweckméfigerweise erfolgten die im Kapitel 6 durchgefithrten Untersuchungen
des Signalverhaltens in der Umgebung von trabekuliren Knochen im static
dephasing regime. Mafkgebend dafiir waren die verwendeten Parameter des
Knochenmodells, die Stérke der Trabekel wurde mit ungefihr 280 pm [126]
und die Diffusionseigenschaften des Knochenmarks mit 0.15x 1075 cm? /s [285]

angenommen.

Static dephasing regime Im Fall des SDR gilt dw >> 1/, die Diffusi-
onseffekte konnen vernachlissigt werden und entscheidend fiir die transversale
Relaxation ist der Verlust der Phasenkohérenz infolge der Feldinhomogenititen
[305].

In einem Gradientenecho Experiment kann das Resonanzsignal zur Echozeit

Tr angeschrieben werden als:
S(Tp) = So (), = So ((=ivBuicTp)) - (2.25)

Darin driickt () die rdumliche Mittelung iiber das gesamte Voxel und By,
das durch Suszeptibilititsvariationen hervorgerufene mikroskopische Feld aus.
Weiters sind die Phasen der im Feld B,,;. prizedierenden Spins j zum Zeit-
punkt Tg durch ®; reprasentiert. In der Praxis ist die tatsachliche Feldvertei-
lung meist nur ndherungsweise bekannt und wird deshalb durch eine normierte

Verteilungsdichtefunktion p(Byi.) angesetzt:

[e.e]

S(TE> = S() /p(Bmic)G_i’YBmiCTEdBmiC . (226)

—00

In etlichen Anwendungen sind als Dichtefunktionen Lorentz “sche oder Gauf “sche

Feldverteilungen zweckméfig.
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Liegt innerhalb des Messvolumens ein gaufverteiltes Magnetfeld mit der
Varianz op vor, so resultiert in Gleichung (2.26) die rdumliche Mittelung tiber

alle Werte von By, zu folgendem Signal:

S(Tg) = Soe(_WQUZTEQ) . (2.27)

Geméf Kennan et al. [146] folgt damit fiir die effektive transversale Relaxati-

onsrate R2*: ) )
v Troy

2
Hingegen ergibt sich bei Lorentzverteilung eine R2* welche unabhingig von

R2* = (2.28)

der Echozeit Tk ist. Entsprechend verhélt sich in einem Gradientenecho Expe-

riment das Resonanzsignal zu:
S(Tg) = Spe 7B E (2.29)
mit der effektiven transversalen Relaxationsrate nach [146]:
R2* = ~op. (2.30)

Bei einer Gaufverteilung des Feldes weist die R2* eine lineare Abhangigkeit
von Ty auf, wodurch das Signal einem nicht-monoexponentiellen Verhalten
gehorcht. Unter der Annahme einer lorentzformigen Feldverteilung ist die Re-
laxationsrate iiber den gesamten Zeitbereich hinweg konstant, und das Reso-
nanzsignal kann durch eine monoexponentielle Zeitfunktion représentiert wer-
den. Die in der vorliegenden Arbeit abgeleiteten Zeitkonstanten fiir R2* bzw.

R2" wurden unter der Annahme einer Lorentzverteilung gewonnen.

2.2 Magnetresonanzbildgebung

2.2.1 Einfaches MR Experiment

In einem homogenen statischen Magnetfeld befinde sich eine Probe mit der
Spindichte p(Z). Die Probe sei von einer Spule umschlossen, welche normal
zum statischen Feld ausgerichtet ist. Durch einen resonanten HF-Puls werden
die Spins der Probe um den Kippwinkel « in die transversale Ebene gekippt
[140]. Unmittelbar nach der Anregung prézediert die Magnetisierung um das

statische Grundfeld und induziert dabei in der Spule ein elektrisches Signal,
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welches als der freie Induktionszerfall FID (free induction decay) bezeichnet
wird. Im rotierendem Koordinatensystem betrachtet, welches gleichsinnig wie
die Kernspins mit der Larmorfrequenz umlduft, lautet die Transversalmagne-

tisierung M, in komplexer Schreibweise:
M, (Z) = My (%) sin(a)eAt@)et/T2 (2.31)

Aw erfasst die Differenz zwischen der Frequenz des rotierenden Systems und
der lokalen Prazessionsfrequenz, ¢ den Winkel zwischen M,, und der x-Achse
des rotierenden Systems. Nach erfolgter Quadraturdetektion des Induktion-
zerfalls FID und anschlieffender Fouriertransformation lautet der Real- und

Imaginérteil des Spektrums F(w):

B T . T3 (w — Aw)
T TRw-Aw2+1  THw-AwpR+l

F(w) (2.32)

Unter idealen Verhéltnissen besteht solch ein Spektrum aus einer einzigen Re-
sonanzlinie. Diese liegt an der Position der Differenzfrequenz Aw, und weist
eine Lorentzform mit der Linienbreite 1/ (7T5) auf. Lokale Feldinhomogenité-
ten, wie im Abschnitt 2.1.4 beschrieben, fiihren zu einer Verbreiterung und
Forménderung dieser Resonanzlinie. Fiir das Zeitverhalten des FID bedeuten
Inhomogenitéten eine Verkiirzung der Abfallzeit. Den Einfluf von solchen In-
homogenitéiten beriicksichtigt die effektive Relaxationszeit 77, welche unter

der Voraussetzung einer Lorentzverteilung wie folgt definiert ist:

1 1 1

—_— =t —. 2.33
T T2+T2’ ( )

Die statischen Inhomogenitéiten sind dabei durch die Zeitkonstante 77 ausge-
driickt, welche sich bei Kenntnis der Inhomogenitit AB wie folgt bestimmen

lafst:
1 4AB
=_ 122 (2.34)

2.2.2 Grundlegende MR-Techniken

Prinzip: Spinecho Technik

Spinecho-basierte Aufnahmetechniken beruhen auf den von E. Hahn im Jahre
1950 beschriebenen Phénomen des Spinechos [111]. In Abbildung 2.1 ist dazu
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ein prinzipielles Pulsschema gezeigt. Die Sequenz beginnt mit einem 90° Anre-
gepuls, wonach die transversale Magnetisierung infolge lokaler Feldinhomoge-
nitdten sowie unter der Einwirkung eines Lesegradienten wahrend der Dauer
t = Tr/2 dephasiert. Anschliefend invertiert ein zweiter Puls zum Zeitpunkt
t = Tg/2 mit a = 180° die angesammelten Phasen der Spinensembles. Wéh-
rend der folgenden Rephasierungsphase stehen die Ensembles, Bewegungsphéa-
nomene vernachléssigt, unter dem identen Einflul der lokalen Inhomogenitaten
und Lesegradienten. Nach dem Inversionspuls laufen nun wiahrend der weiteren
Dauer t = T /2 die zuvor auseinanderlaufenden Phasen zusammen, wodurch
sich zum Zeitpunkt ¢ = Tx ein Spinecho (SE) ausbildet. Statische Inhomo-
genitdten werden durch den refokusierenden Effekt des Inversionspulses kom-
pensiert, und die Echoamplitude des Spinechos zerfillt mit der transversalen
Relaxationszeit T5. Dabei ist zu erwédhnen, dass das, durch den Lesegradienten
forcierte, De- Refokusierungsschema an den T /2-180°—Tg Zeitablauf entspre-
chend anzupassen ist. Zum Erreichen der maximalen Echoamplitude miissen
sich das Spin- und Gradientenecho zeitlich iiberlagern.

Bei der in Abbildung 2.1 skizzierten Spinecho Sequenz wird innerhalb ei-
nes Repetitionszykluses (T'Rsg) nur jeweils ein Echo akquiriert. In der Praxis
stellt der Einsatz solcher single-echo Techniken aufgrund der langen Messzeit
eine Ausnahme dar. Stattdessen erméglichen multi-echo Techniken eine effizi-
entere Spinecho Bildgebung. Hierbei werden innerhalb eines Repetitionszyklu-
ses mehrere, zeitlich dquidistante Refokussierungspulse ausgespielt, zwischen
denen entsprechende Lesegradienten einzelne Spinechos aufzeichnen [122]. In-
folge der eingesetzten multi-Puls Anregung steigt dabei jedoch die HF Feld-
Exposition an. Diese Exposition darf die, fiir die jeweilige Korperregion von der
FDA (Food and Drug Administration) und IEC (International Electrotechni-
cal Commission) gesetzlich festgelegte, spezifische Absorptionsrate (SAR) nicht
tiberschreiten [37]. In solchen kritischen Féllen kann dann auf den Einsatz al-

ternativer Spinecho Techniken ausgewichen werden [125, 123].

Prinzip: Gradientenecho Techniken

Bei Gradientenecho-basierter Bildgebung tritt im Gegensatz zum Spinecho der
Lesegradient an die Stelle des 180° Pulses. Ein prinzipielles Sequenzdiagramm

einer GRE Sequenz ist in Abbildung 2.2 gezeigt. Dabei erméglicht das Um-
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Abbildung 2.1: 2D-Inversion Recovery (IR) Sequenz mit Spinecho (SE) Akquisition; Zur Gene-
rierung von T}-gewichteten Daten ist die SE-Sequenz (T'Rgg) um einen anfanglichen 180° Plus

erweitert. Die Gewichtung kann iiber die Inversionszeit T variiert werden.

polen des Lesegradienten (die z-Komponente des Gradientenfeldes G, (Z) wird
in —G,(Z) gedndert) ein gezieltes Wechseln von der De- in die Rephasierungs-
phase. Ist die Gesamtsumme der Phasen unterschiedlicher Spinensembles, ak-
kumuliert wihrend der De- und Rephasierungsphase, exakt Null, d.h. die Mo-
mente der Phasen kompensieren sich, so bildet sich ein Gradientenecho (GRE).
Der dephasierende Einfluf lokaler statischer Feldinhomogenitéiten kann jedoch
durch das Invertieren des Lesegradienten nicht ausgeglichen werden. Somit
sind GRE Techniken empfindlich gegeniiber Feldschwankungen, und die Echo-

amplitude fallt mit der effektiven transversalen Relaxationszeit T3 ab.

Im Allgemeinen lassen sich die unterschiedlichen GRE Varianten danach
unterteilen, in welcher Weise die Echo formende transversale Magnetisierungs-
komponente die Entwicklung des Resonanzsignals beeinflusst. Bei den spoilt
oder auch incoherent genannten Techniken wird versucht, durch dephasieren-
de Maknahmen den Einfluf der remanenten transversalen Magnetisierung des
n-ten Repetitionszykluses auf die Echoentwicklung im n + 1-ten Zyklus zu mi-
nimieren [110]. Hingegen wird im Falle von coherenten GRE Sequenzen der

remanente Magnetisierungsanteil gezielt konstruktiv zur Erhéhung der Echo-
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Abbildung 2.2: Prinzipieller Pulsablauf einer gespoilten 3D-Gradientenecho Sequenz. Ein zu-
satzlicher Spoiler-Puls erwirkt eine Dephasierung der remanenten transversalen Magnetisierung

vor dem nachsten Repetitionszyklus.

amplitude geniitzt [45, 83, 218, 317].

2.2.3 Ortskodierung

Generell, bei GRE- als auch SE-basierten Techniken entspricht die transver-
sale Magnetisierung dem Summenvektor aller, im untersuchten Objekt ent-
haltenen und angeregten, raumlich verteilten Spinensembles. Geméaf dem Fa-
raday “schen Gesetz induzieren diese angeregten Spins in der Empfangsspule
das Resonanzsignal. Voraussetzung fiir die Nutzung der NMR in der medizi-
nischen Bildgebung ist eine eindeutige raumliche Zuordnung der dabei detek-
tierten Echos. Neben der Signalgenerieung ist eine Ortskodierung zwingend er-
forderlich, um die Resonanzsignale verschiedenen raumlichen Ursprungs so zu
kodieren, dass diese ihrem Entstehungsort zugewiesen werden kénnen. Das der-
zeit fiir die Ortskodierung standardméafig angewendete Verfahren, eine Technik

basierend auf dem Konzept des k-Raumes, wurde zur Kodierung von Echosi-
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Abbildung 2.3: Beispiele zweier Bilder unterschiedlicher Ortsfrequenzen. Linkes Bild besitzt eine

horizontale Ortsfrequenz, wahrend im rechten die Grauwerte auch in vertikaler Richtung variieren.

gnalen erstmalig um die Zeit von 1983 fiir die MRT angepakt [38, 277]. Als
Einfiihrung in das Prinzip des k-Raumes soll an dieser Stelle der Begriff Orts-
frequenz anhand Darstellung 2.3 erlautert werden. Dazu seien in Abbildung
2.3 zwei Bilder mit unterschiedlichen Ortsfrequenzen gezeigt. Salopp gesagt,
wird als Ortsfrequenz die Anderung der Grauwerte einzelner Bildpunkte ent-
lang horizontaler und vertikaler Richtung bezogen auf die Einheitslinge ver-
standen. Somit wird bei einem zwei-dimensionalen Bild von Ortsfrequenzen
in x und y Richtung gesprochen. Die Anzahl der maximal auftretenden, un-
terschiedlichen Ortsfrequenzen ist dabei von der Auflésung des Bildes, den
Bildpunkten, abhingig. Ein Bild mit einer Pixelanzahl von 256 Bildpunkten
in x und y Richtung kann daher maximal 2562 unterschiedliche Ortsfrequenzen
aufweisen. Sind alle entsprechenden Ortsfrequenzen eines Bildes bekannt, so
ist das Bild durch diese Ortsfrequenzen vollstandig definiert. Die Reprasentati-
on eines Bildes im Frequenz- respektive k-Raum durch dessen Ortsfrequenzen
ist jener im Bildraum vollstindig dquivalent. Den Ubergang vom Bildraum in
den k-Raum ermoglicht die Fourier-Transformation, welche angewendet auf ein
Bild vollstdndig dessen Ortsfrequenzen widergibt.

Im Konzept des k-Raumes auf die MRT umgelegt entsprechen die Grau-
wertschwankungen eines Bildes der rdumlich variierenden Spindichte der Pro-
be. Implementiert wird die Ortskodierung, indem die NMR Echoentwicklung

gezielt manipuliert wird, sodass die generierten Echosignale eindeutige Orts-
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frequenzen darstellen. Einfach gesagt, die Datenakquisiton entspricht einer
Fourier-Transformation, wo in jedem Lesezyklus Teile des k-Raumes mit den
Zahlenwerten der aktuellen Ortsfrequenzen aufgefiillt werden.

Realisiert wird dieses Konzept, indem dem statischen Grundfeld in den drei
Raumrichtungen zuséitzlich drei magnetische Gradientenfelder iiberlagert wer-
den. Folglich &ndert sich der Betrag der z-Komponente des resultierenden Fel-

des entsprechend den vorherrschenden lokalen Gradientenfeldern:
B.(7) = By(7) + (Gox + Gyy + G.2) . (2.35)

Die gezielte Beeinflussung des Echos verdeutlicht die fundamentale Larmor-
Beziehung. Das Verstimmen des Feldes iiber die zusitzlichen Gradientenfel-
der bewirkt eine direkte Verdnderung der Resonanzfrequenz. Im Kontext des
rotierenden Koordinatensystems werden dadurch ortlich die Phasen der Spi-
nensembles verdreht. Die unterschiedlichen Ortsfrequenzen ( — Koordinaten
des k-Raumes) entsprechen direkt den resultierenden Gradientenflichen, be-

ziechungsweise den Momenten der Gradienten:

t
k() =~ / G(t'dt' . (2.36)

to
Im Zuge der Datenakquisition erfolgt somit durch adiquates Anlegen von Gra-
dientenfeldern wahrend der Echoentwicklung die gezielte Abfrage der unbe-
kannten Ortsfrequenzen. Systematisch wird dabei, je nach k-Raum Auffill-
schema, innerhalb eines Repetitionszykluses ein Abschnitt des k-Raumes mit
den gemessenen Ortsfrequenzen beschrieben. Abschliefsend 1afst sich anhand
der mathematischen Abbildung der inversen Fourier-Transformation aus dem
aufgefiillten k-Raum das gesuchte MR-Schnittbild rekonstruieren. Bei zwei-
dimensionaler Anwendung hat das Fouriertransformationspaar, die gesuchte
lokale Verteilung der Spindichte p(x,y) und das orstkodierte Resonanzsignal

S(ky, k), folgende Vorschrift:

S(ky, ky) ://p(x,y)eikwxeikyyda:dy, (2.37)
x/ y/

p(x,y) = / / S(ky, ky)e =t~ R dk, dk, . (2.38)

k., K,
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Im Idealfall ist mit diesem Transformationspaar der Zusammenhang zwischen
Bildbereich und k-Raum eindeutig charakterisiert. Jegliche stérende Einfliis-
se, beispielsweise durch Feldinhomogenitdten oder physiologische Bewegungen,
beides verantwortlich fiir die in der MRT héufig auftretenden Bildfehler (Ar-
tefakte), wurden darin vernachléssigt.

Im Falle der zweidimensionalen MRT mit kartesischem k-Raum Fiillsche-
ma erfolgt nach der HF-Anregung das Anlegen eines ortskodierenden Gra-
dienten (Phasenkodierung), wodurch die im k-Raum aufzufiillende Zeile (k)
selektiert wird. Wahrend der Ausbildung des Echos wird, orthogonal zum ers-
ten, ein zweiter Gradient ausgespielt (k,). Die Empfangseinheit detektiert das,
sich unter dem Einfluk des zweiten Gradientenfeldes entwickelnde, Resonanzsi-
gnal, welches im k-Raum an die entsprechenden Koordinaten (k,, k,) abgelegt
wird. Die Zuordnung der detektierten Ortsfrequenzen erfolgt anhand Gleichung
(2.36). Die Akquisition eines Echos entspricht dem Auffiillen einer Zeile des k-
Raumes. Durch Wiederholen solch eines Lesezyklusses mit unterschiedlichen
Gradientenstirken des ersten Gradientenfeldes (k,), als Phasenkodierschritt
bezeichnet, lafst sich das vollstdndige Auffiillen realisieren. Die Anzahl der Zei-
len, respektive der Phasenkodierschritte, ist durch die gewiinschte raumliche
Auflésung festgelegt. Eine hohere rdumliche Auflésung erfordert eine Erhéhung
der Anzahl der Phasenkodierschritte, wodurch die Messzeit direkt proportional
anwachst.

Die Verkiirzung der Messzeit und Erhohung der Robustheit gegeniiber Sto-
reinfliissen ist seit Einfiihrung der Ortskodierung die treibende Motivation
unzéhliger Ingenieure und Forscher. Kontinuierlich erschienen im Laufe der
Jahre Weiterentwicklungen des k-Raum-basierten Schemas [135]. Die wohl be-
deutendste Weiterentwicklung auf diesem Bereich ist das Konzept der paral-
lelen Bildgebung [158|. Diese Technik kam auch in den durchgefiihrten MR-
Experimenten zur Anwendung, und soll im anschliefenden Kapitel einfithrend

behandelt werden.

2.2.4 Parallele Bildgebung

Ein typisches Messprotokoll zur Beurteilung von Biomarkern stellt erhebliche
Anforderungen an die Aufnahmezeit einer quantitativen MR-Untersuchung.

Zur Bestimmung der transversalen Relaxationszeit T3 ist eine Serie von T5-
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gewichteten Bilddaten erforderlich, welche in der Regel mit SE-Derivaten bei
relativ langen Repetitionszeiten, somit langer Aufnahmedauer, akquiriert wer-
den. Solch lang andauernde Untersuchungen sind problematisch, da die Wahr-
scheinlichkeit von Bewegungsstorungen anwéchst und sich dadurch die Genau-

igkeit und Reproduzierbarkeit des untersuchten Parameters reduziert.

Seit dem routinemaifigen klinischen Einsatz der MRT gelangen durch konti-
nuierliche technologische Weiterentwicklung auch Fortschritte, die eine Verkiir-
zung der Messzeit ermdglichten. Neben der steten Zunahme der Grundfeldstér-
ke seien in diesem Zusammenhang die erbrachten Neuerungen auf dem Gebiet
der Spulentechnologie, optimierte k-Raum Auffiillschemata und die immer leis-
tungsfihigeren Gradientensysteme zu erwahnen. Trotz dieser Erfolge ist bei der
konventionellen MRT das Potential zur Reduzierung der Untersuchungszeit
nahezu ausgeschopft. Makgeblich dafiir verantwortlich sind die biologischen
Effekte, welche durch die Gradientensysteme und den eingesetzten Magnet-
felder hervorgerufen werden. Entsprechende Sicherheitsvorschriften betreffend
das Schalten des ortskodierenden Gradientensystems wie auch betreffend die
Exposition durch die HF-Leistung verhindern eine weitere Beschleunigung der

Aufnahmegeschwindigkeit.

Eine weitere revolutionire Entwicklung auf dem Gebiet der Ortskodierung
ist heute unter dem Begriff der parallelen Bildgebung bekannt. Diese Technik
niitzt die rdumliche Spulensensitivitit der verwendeten phased-array Spulen-
elemente zur Ortskodierung [241]. Dadurch reduziert sich die Anzahl der fiir die
rdumliche Kodierung notwendigen Phasenkodierschritte, und die Akquisition
wird erheblich beschleunigt. Diese rdaumliche Zusatzinformation wird wahrend
des Rekonstruktionsvorganges dazu geniitzt, um die fehlende Ortsinformation
infolge des Weglassens von Phasenkodierschritten riickzugewinnen. Ein typi-
sches Akquisitionsschema bei paralleler Bildgebung zeigt Darstellung 2.4. In
Abhéngigkeit des Beschleunigungsfaktors R wird, wie in der Abbildung sche-
matisch gezeigt, nur jede R-te Zeile des k-Raumes beschrieben, wodurch sich
die Messzeit proportional um den Faktor R verkiirzt. Die Grofe des k-Raumes
entspricht trotzdem weiterhin jener im vollstdndig abgetasteten Falle. Jedoch
reduziert sich durch das Uberspringen von Zeilen des k-Raumes der Unter-
suchungsbereich (FOV). Eine direkte Rekonstruktion von unterabgetasteten

Daten resultiert in ein stark von Einfaltungserscheinungen beeintrichtigtes
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Abbildung 2.4: Schematische Darstellung der k-Raumzeilen bei vollstindig abgetastetem k-
Raum (links) und bei paralleler Bildgebung (rechts); da nur jede 2-te Zeile (R = 2) gemessen

wird, reduziert sich hier die Aufnahmezeit um den Faktor 2.

Bild. Somit wird anhand unterschiedlicher paralleler Rekonstruktionstechni-
ken versucht, durch Auswertung der zusétzlichen rdaumlichen Information aus
den unterschiedlichen Sensitivitdten der Empfangsspulen, anhand komplexer
mathematischer Algorithmen storungsfreie Bilder zu rekonstruieren.
Zusammenfassend, die Datenakquisition mittels paralleler Bildgebung kann
als eine Kombination aus konventioneller Gradientenkodierung und Sensitivi-
tatskodierung betrachtet werden. Es wird ein Teil der Ortskodierung durch die
rdumlich variierenden Sensitivitdtsprofile der Empfangsspulen realisiert, und

dadurch die Akquisitionszeit drastisch verkiirzt.

Lineare Techniken

Das Problem der Bildrekonstruktion kann in allgemeinster Form als ein verall-
gemeinertes lineares inverses Problem formuliert werden [34]. In diesem Kon-

text lakt sich das detektierte MR-Signal als Matrizengleichung ausdriicken:

s=Ep. (2.39)

Darin bezeichnet E die raumliche Kodiermatrix, spatial encoding matriz. Die-

se umfasst die, fiir die Ortskodierung entscheidenden Gréfsen: den Kippwin-
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kel «(7), das lokale statische Magnetfeld B(7) und die rdumlich variierenden
Spulenprofile C(7) [308]. Die lokale wahre Spindichte ist durch p bezeichnet.
Konventionelle Rekonstruktionsalgorithmen, inklusive jene der linearen paral-
lelen Verfahren, unterscheiden sich zwar hinsichtlich der Losungsansitze, doch
verfolgen sie alle ein gemeinsames Ziel. Namlich durch Bestimmung der Ein-
trige der Matrix E, die Generierung der inversen E~! und die Minimierung

von Fehlern bei der Losung nach p:
p =E's. (2.40)

Beziiglich des Rekonstruktionsablaufes haben alle linearen Methoden eine Ge-
meinsamkeit: sie alle operieren in zwei sequentiellen Arbeitsschritten. In einem
Kalibrierungsschritt werden die akquirierten Signale, beziehungsweise ein Teil
der unterabgetasteten Daten, dazu beniitzt, um die erforderlichen Spulenpro-
file zu gewinnen. Im zweiten Schritt, dem Rekonstruktionsschritt, erfolgt die
Vervollstandigung der beschleunigten Datensdtze, oder es wird aus den unter-
abgetasteten Daten das eigentliche Bild zusammen mit den Empfangssensiti-
vitdten rekonstruiert.

Die linearen parallelen Techniken kénnen prinzipiell in zwei Gruppen einge-
teilt werden [158]: in Rekonstruktionsverfahren, bei welchen die Vervollstéin-
digung der raumlichen Information im k-Raum durchgefiihrt wird (zu diesen
k-Raum-basierten Verfahren gehtren unter anderem SMASH [264], AUTO-
SMASH [137] sowie GRAPPA [104], welches in den Kapiteln 5 und 7 eingesetzt
wurde) und in bildraumbasierte Methoden, welche die fehlende Ortsinformati-
on im Bildraum ermitteln; zu deren wichtigsten Vertreten zdhlen SENSE [229]
und PILS [105].

Generell, geméf der Korrektheitsdefinition nach Hadamard ist das dabei zu
l6sende Rekonstruktionsproblem aufgrund der zwangslaufig fehlerbehafteten
Messdaten inkorrekt gestellt [107]. Vorwiegend treten Fehler durch Rauschen,
Patientenbewegung, physiologische Bewegungen oder durch molekulare Trans-
portprozesse auf. Dem zufolge kann beispielsweise die Stabilitdtsbedingung
durch stark verrauschte Messignale verletzt werden. Solch eine Inkorrektheit
bedeutet, dass fiir einen linearen Operator kein stetiger inverser Operator exis-
tiert. Wodurch beliebig kleine Storungen der Messdaten zu beliebig grofen
Abweichungen der Lésung fiihren konnen. Eine Mdglichkeit der Handhabe sol-
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cher Komplikationen bieten Regularisierungsverfahren, welche das urspriingli-

che Problem durch ein stabiles Ersatzproblem approximieren [72, 129].

GRAPPA

Generalized Autocalibrating Partially Parallel Acquisitions (GRAPPA) setzt
voraus, dass die ausgelassenen Ortsfrequenzen in den beschleunigten Datensét-
zen einer jeden Empfangsspule durch Linearkombination der benachbarten k-
Raum Datenpunkte der akquirierten Daten aller verwendeten Spulenelemente
ausgedriickt werden kénnen. Diese Annahme ist durch die Tatsache motiviert,
dass der Messvorgang des Resonanzsignals einer Multiplikation des rdumlichen
Sensitivitatsprofils der Empfangsspule mit der zu rekonstruierenden Spindich-
teverteilung entspricht. Eine Multiplikation im Bildraum ist dquivalent einer
Faltung im Frequenzraum. Folglich resultieren die im k-Raum abgelegten Orts-
frequenzen aus der Faltung der beiden Fouriertransformierten der Spindichte
mit dem Empfangsprofil. Die in jedem k-Raum Punkt enthaltene rdaumliche
Information ist somit durch die Faltungsoperation lokal auf die Nachbarschaft
der betreffenden k-Raum Position verteilt. Dieser grundlegende Zusammen-
hang ermdglicht es, die durch Unterabtastung {ibersprungenen Ortsfrequenzen
aus den benachbarten k-Raum Punkten wieder herzustellen. Zu diesem Zwe-
cke werden die Empfangsprofile der eingesetzten Spulen, welche im Bildraum
allgemein als glatte Funktionen betrachtet werden kénnen, benotigt. Zur Be-
stimmung dieser Sensitivitdten werden um den zentralen Bereich des k-Raumes
zusitzliche k-Raum Linien vollstindig aufgezeichnet. Mit Hilfe der so akqui-
rierten Referenzlinien und der GRA PPA-Signalgleichung kann ein Gleichungs-
system aufgestellt werden, dessen Eintrige auf der linken Seite bekannt sind
( = Referenzdatenpunkte). Die Bezeichnung autokalibrierende Methode leitet
sich dabei aus der Tatsache ab, dass die fiir die Bestimmung der Empfangs-
profile notwendigen Referenzzeilen gleichzeitig mit der beschleunigten Messung
aufgezeichnet werden.

Wie von Griswold et al. [105] gezeigt, konnen die iibersprungenen Zeilen des
k-Raumes S;(k, + mAk,), mit m = 1,..., R—1, durch Linearkombination der

aufgezeichneten benachbarten k-Raumpunkte berechnet werden:
I B/2
Si(ky +mAky) =Y " > C(j,m,i,b)Si(k, + bRAL,) . (2.41)

i=1 b=1—B/2
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Die Indizes 7 und j bezeichnen die aktuellen Spulensignale, m die zu syntheti-
sierende Zeile des k-Raumes im Block k,, und b kennzeichnet die Blocke. Die
Spulensensitivitdten respektive Wichtungsfaktoren der akquirierten Zeile sind
in der Variable C(j,m,i,b) ausgedriickt. Unter Beriicksichtigung der zusitz-
lich gemessenen Referenzlinien 14fst sich folgende Matrizengleichung aufstellen
[105]:

S(jm, xk,) = C(jm,ib)S(ib, k) ,
ib
S, =CS, . (2.42)

Auf der linken Seite, in der Matrix S,., sind die Referenzdatenpunkte abgelegt,
in S, die k-Raum Eintrdge in den entsprechenden Blocken. Dieses Gleichungs-
system mit den gesuchten Empfangsprofilen C als Unbekannte kann durch
entsprechende Rechenoperationen, beispielsweise durch Bildung einer Pseu-

doinversen, gelost werden [133, 13]:
C=5S,8,1(581)". (2.43)

Der GRAPPA-Algorithmus generiert fiir jedes Spulenelement, unter Verwen-
dung der approximierten Sensitivitidten (Gleichung (2.43)) und der Signalglei-
chung (Gleichung (2.41)), einen vollstdndigen k-Raum. Anschliefend werden
durch inverse Fouriertransformation die Bilder der einzelnen Spulen rekon-
struiert, aus welchen durch geeignete Kombination, typischerweise durch eine
sum of squares Operation, das endgiiltige Tomogramm gewonnen wird [241].
Eine Verallgemeinerung der GRAPPA-Technik hin zu dreidimensionaler Re-
konstruktion, mit Reduktion der k-Raum Zeilen in beiden Phasenrichtungen

ist in [19], sowie fiir nicht kartesische Trajektorien in [117] dargelegt.

2.2.5 Nicht lineare Techniken — TIRGN

Im Gegensatz zu den konventionellen parallelen Rekonstruktionsmethoden, wo
die Aufgabe der Bildrekonstruktion als ein lineares inverses Problem betrach-
tet wird, kann das Rekonstruktionsproblem alternativ als ein nicht-lineares
inverses Problem formuliert werden. Mit dem nicht-linearen Formalismus las-
sen sich die unterabgetasteten Daten, die Referenzlinien oder gegebenenfalls

die Kalibrierungsdaten in einer einzigen Operation beriicksichtigen. Dadurch
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kénnen die Sensitivitdtsprofile der Empfangsspulen und das gesuchte Tomo-
gramm simultan generiert werden.

Im Unterschied zur linearen parallelen Bildgebung wird bei nicht-linearen
Techniken die MR-Signalgleichung als eine nicht-lineare Operatorgleichung
aufgefasst [11]. Dabei bildet ein Operator F die Protonendichte wie auch die
Empfangsprofile der Spulen auf die akquirierten Daten ab. Mit

F:DF)CX =Y (2.44)

als injektiven Operator zwischen den Hilbert-Raumen X, YV kann dieses inverse

Problem durch die nicht-lineare Operatorgleichung:
Fx)=y (2.45)

formuliert werden [11]. Mit den verwendeten Notationen: x = (p,cy,...,cn)
als die gesuchte Losung, p fiir den Bildinhalt, die Grofen cq,...,cy fiir die
Sensitivitatseigenschaften der N Empfangsspulen, y fiir die exakten, sowie die
tatsichlich gemessenen Daten y™**¢. Gleich dem linearen Fall ist y™°**¢ durch

Storeinfliisse mit dem Rauschlevel § gestort:
|y — v < 6. (2.46)

Weiters gilt fiir dieses nicht-lineare Problem beziiglich der Inkorrektheit und
der daraus resultierenden Stabilitdt das in Abschnitt 2.2.4 Gesagte. Somit
hangt infolge von Rauscheinfliissen die Losung nicht mehr kontinuierlich von
den Daten ab, und es werden fiir eine stabile Losung Maknahmen der Regula-
risierungstheorie erforderlich.

Zur Losung nicht-linearer inverser Probleme stehen, wie von Engl et al.
[72]| gezeigt, eine Vielzahl von Losungsalgorithmen zur Verfiigung. Bei den im
Kapitel 5 durchgefiihrten Studien zur Untersuchung des Einflusses der par-
allelen Bildgebung auf die Performance der quantitativen Magnetresonanz-
bildgebung, wurde zur Losung des nicht-linearen inversen Problems auf das
iterativ regularisierte Gauk-Newton Verfahren (IRGN) zuriickgegriffen [6]. Die
Implementierung basierte dabei auf den von Uecker et al. [279] veréffentlichten

Rekonstruktionsalgorithmus.
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2.3 Quantitative MRT — Relaxationszeiten

Das Verhalten des Resonanzsignals wird durch eine Vielzahl von duferen und
inhérenten, dem Messobjekt charakteristischen, Faktoren beeinflufst. Die dufe-
ren Faktoren konnen anhand der Spezifikationen des MR Systems, beispielswei-
se durch die statische Grundfeldstirke, festgelegt werden. Variieren lassen sich
die duferen Parameter etwa durch die Wahl der Empfangsspulen und durch
Abstimmung der Sequenzparameter. Hingegen sind fiir die inhérenten Fakto-
ren der untersuchten Probe deren spezifische Eigenschaften (Protonendichte,

Relaxationsphdnomene, Austauschprozesse, etc.) bestimmend.

Im Falle der quantitativen MRT ermdéglicht der Einsatz spezieller MR Tech-
niken das Akquirieren von Bilddaten, deren Pixelintensititen vom zu untersu-
chenden Kontrastmechanismus dominiert werden. Notwendigerweise ist dazu
die MR Pulssequenz auf den jeweiligen inhdrenten Faktor spezifisch abzustim-
men. Anschliefend lassen sich anhand spezieller Auswerteroutinen aus den, mit
dem spezifischen Mechanismus gewichteten, Datenreihen die gesuchten Grofsen
quantifizieren: Relaxationszeiten, Austauschkonstanten, Diffusionsphinomene,
ete. [275].

Bei der quantitativen Bildgebung zur Bestimmung der Relaxationszeiten
werden die notwendigen Ausgangsdaten mittels speziellen Pulssequenzen ge-
messen, wobei GRE- und SE-basierte Standardsequenzen die Grundlage bil-
den. Zum Zwecke einer exakten Quantifizierung sind dabei die quantitativen
Sequenzen beziiglich Sequenzparameter und -timing entsprechend zu optimie-

rem.

Im Folgenden sollen nun jene quantitativen Messmethoden erldutert wer-
den, welche bei den Untersuchungen zur Bestimmung der Relaxationszeiten
typischer Gewebe des Kniegelenks in den Kapiteln 4, 5 und 7 angewendeten
wurden. Bezugnehmend auf die Eignung dieser Zeitkonstanten als robuste bio-
chemische Marker wird weiters eine Auswahl an aktuellen Studienergebnissen
prasentiert, und die dabei auftretenden methodologischen Schwierigkeiten an-

gesprochen.
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2.3.1 Longitudinale Relaxationszeit T}
Messmethodik — Inversion recovery Sequenz (IR)

Abbildung 2.1 zeigt schematisch das allgemeine Pulsdiagramm einer IR Se-
quenz. Grob ist dieses Messprotokoll aus zwei Blocken zusammengesetzt, be-
ginnend mit einem Vorbereitungspuls, welcher zusammen mit der Inversions-
zeit Tt verantwortlich fiir die T7-Gewichtung des Resonanzsignals ist. Im zwei-
ten Teil des Protokolls, hier als SE-basierter Ausleseblock implementiert, er-
folgt die Datenakquisition.

Der initiale 180° Inversionspuls kippt die Magnetisierung M, vollstdndig in
die negative z-Richtung. Wahrend der Inversionszeit 77 relaxiert die invertierte
Magnetisierung in Richtung positiver z-Richtung mit der Zeitkonstanten 7.
Die Dauer der Inversionszeit ist dabei an die zu bestimmende Relaxationszeit
anzupassen. Nach dem Verstreichen von 77 dreht ein 90° Puls die T}-gewichtete
Magnetisierung nun in die transversale Ebene, es beginnt der SE-basierte Aus-
leseteil. Durch einen weiteren 180° Puls zum Zeitpunkt 77 + Tx/2 kann an-
schliefend zum Zeitpunkt 77 + T ein T)-gewichtetes Spinecho S;r akquiriert
werden. Die Signalintensitit S;p ist dabei proportional dem Anteil der Ma-
gnetisierung, welcher wihrend 77 relaxierte, und ist eine Funktion der 7} und
der Einstellungen der IR Sequenz [176]:

Sir(Ty) = My (1 — ke /Tt 4 7 Tr/Th) o~ T/T2 4 nojse . (2.47)

Die Grofse My bezeichnet die Gleichgewichtsmagnetisierung, die Abweichun-
gen des tatsdchlichen Inversionspulses vom idealen 180° Puls werden durch
den Parameter k£ erfasst. Im Idealfall ist k& = 2 zu setzen. Die gesuchte T}
Zeit kann somit mittels nicht linearer Approximation einer Messreihe, akqui-
riert mit unterschiedlichen Inversionszeiten 77, an die Signalgleichung (2.47)
bestimmt werden. Um eine zusétzliche T}-Gewichtung zu unterbinden, muss
gewahrleistet werden, dass bis zum Ausspielen des néchsten Inversionspulses
jegliche Magnetisierung wieder anndhernd ihre Gleichgewichtsmagnetisierung
erlangt hat. Umgesetzt wird diese Anforderung durch eine geeignete Wahl von
Tr, konkret ist T = 57} zu setzen. Im Falle einer zu kurzen Tk beriicksichtigt
der Ausdruck e~7®/Tt in Gleichung (2.47) die nur teilweise Wiederherstellung
von M. Diese zeitliche Bedingung resultiert somit bei dem hier vorgestellten

Verfahren in relativ lange Messzeiten. In einem exzellenten Reviewartikel iiber
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konventionelle T}-Messtechniken behandelt Kingsley [147] ausfiihrlich Eigen-

schaften und Anwendungsgebiete alternativer Techniken.

Ty mapping — methodologische Studien

Der nativen longitudinalen Relaxationszeit T des Knorpels ist in den vergan-
genen Jahren lediglich geringe Aufmerksamkeit gewidmet worden. Aus quan-
titativen Studien ist heutzutage bekannt, dass die 77 bei Feldstarken zwischen
1.5-2 Tesla im Bereich um eine Sekunde schwankt, und mit steigender Feld-
stiarke auf anndhernd zwei Sekunden bei 9.4 T anwiéchst [9, 162, 213].

In einem der ersten in vitro Experimente zur Untersuchung der 77 an Knor-
pelproben des Rindes, durchgefiihrt an einem 0.5 T MR System, konnten er-
folgreich Unterschiede in der Wasserkonzentration zwischen der obersten (su-
perficial) und der tiefen Knorpelschicht nachgewiesen werden [162]. Bei MR
Experimenten an osteoarthrotischem Knorpelgewebe stellten McKeag et al.
[195] fest, dass sich im Falle 77 kiirzer als 2.5 Sekunden ein Zusammenhang zwi-
schen einer Osteoarthrose im Anfangsstadium und der 7} ableiten ldsst. Dabei
zeigte sich, dass im Falle eines erh6hten Prozentsatzes an freiem Wasser, sich
langere Relaxationszeiten mit dem friithen Stadium des Krankheitsprozesses in
Verbindung bringen lassen. Anhand eines Osteoarthrose-Modells untersuchte
JWK. Lee [161] das T} Relaxationsverhalten von gesundem und erkranktem
Knorpelgewebe. Mittels in vitro Experimenten an einem 270 MHz Spektrome-
ter konnte an Rinderproben gezeigt werden, dass die T} mit der Pathologie
generell zunimmt. Die Bewertung der Empfindlichkeit der 7} auf Anderungen
des Wassergehaltes ergaben eine Zunahme der Relaxationskonstante von 5 auf
7 % bei ansteigender Wasserkonzentration von 4 auf 6 %.

Derzeit wird bei der Knorpeldiagnostik der Stellenwert der nativen 7; eher
iibersehen. Der longitudinale Relaxationsparameter wird daher oft, {iber die
unterschiedlichen Knorpelschichten hinweg, als konstant verlaufend angenom-
men. Eine Reihe von Untersuchungen, ausgehend von der Evaluierung des phy-
siochemischen Hintergrundes des hyalinen Knorpels [190, 281], iiber Untersu-
chungen betreffend die Eigenschaften von MR Kontrastmitteln [61], fiihrten zur
Entwicklung einer spezifischen T}-Technik fiir Gelenkknorpel: delayed enhanced
MRI of articular cartilage, kurz dGEMRIC |7, 8, 43, 156, 274, 298|. Grundlage
dieser Technik sind drei Prinzipien: I) Proteoglykane (PG) sind hauptverant-
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wortlich fiir die negativen Ladungen des Gelenkknorpels, II) das Kontrast-
mittel Gd-DTPA?~ besitzt ebenfalls negative Ladungen und I1I) wird ange-
nommen, dass sich das Kontrastmittel invers proportional zur Konzentration
der PGs im Knorpel verteilt [215]. Dadurch ist die Kontrastmittel-induzierte
Anderung der Ty des Knorpelgewebes mit der Ladungsdichte (Fixed Charge
Density, FCD) des Knorpels und somit mit der PG-Konzentration verkniipft
[10].

Fehler

Die Genauigkeit der 77 Relaxometrie mittels zwei-dimensionaler IR Technik
ist im wesentlichen durch die rdumlichen Anregungsprofile des Inversionspulses
sowie der SE-erzeugenden Pulse festgelegt. Die Wahl der T Intervalldauer und
Anzahl der Abtastzeitpunkte sind dabei ebenfalls von Relevanz. Auch stellen
jegliche Einfliisse, welche zu einem raumlichen Versatz zwischen den einzelnen
Bildern einer Serie fithren, eine nicht vernachléssigbare Fehlerquelle dar [144].

Typischerweise erfolgt die Schichtselektion in der zwei-dimensionalen Bild-
gebung durch Einstrahlen frequenzselektiver Pulse. Im Experiment weicht je-
doch deren Frequenzprofil von jenem eines idealen rechteckférmigen Pulspro-
fils ab, wodurch entlang der angeregten Schicht eine rdumliche Verteilung des
Kippwinkels resultiert. Infolge inhomogener Inversion bilden sich stimulierte
Echos. Falls sich diese Komponenten mit den gewiinschten Spinechos iiberla-
gern und zusammen als ein resultierendes Echo aufgezeichnet werden, entste-
hen systematische Fehler [242]. Die Annahme einer homogenen Verteilung kann
sogar zu einem scheinbaren multi-exponentiellen Relaxationsverhalten fiihren
[115]. Aufserdem induziert off-resonante Schichselektion Magnetisierungstrans-
fer, welcher die T} Bestimmung beeintréchtigt [60]. Um eine moglichst homoge-
ne Invertierung zu erzielen, konnen spezielle Pulstypen, wie etwa zusammen-
gesetzte Pulse (composite pulse) [164] oder adiabatische Pulse (fast passage
pulse) [88] mit dem Vorteil der Selbstkompensation von Bj-Inhomogenitéten,
eingesetzt werden. Hingegen verlieren bei drei-dimensionaler Bildgebung die
hier erwdhnten Komplikationen vollstindig an Bedeutung, da die schichtse-
lektive Anregung durch Phasenkodierung entlang der Schichtrichtung erfolgt
[119, 56].

Eine weitere Herausforderung stellt das inhomogene Anregungsfeld B; des
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Ausleseteils dar, typischerweise auf SE-Akquisition basierend. Die dadurch zu-
sitzlich induzierten stimulierten Echos kénnen zu groben Messungenauigkei-
ten fiihren. Eine mogliche Abhilfe bieten komplexe Fit-Modelle, welche bei der
Parameterschiatzung von T die aktuelle rdumliche B; Verteilung mitberiick-
sichtigen [128].

Die Anforderungen an das Abtastschema des T} Relaxationverhaltens der IR
Sequenz sollten sich idealerweise an die zum Zeitpunkt der Messung noch un-
bekannte T} orientieren [14|. Bei kurzen T; Zeiten etwa, vergleichbar mit T /2,
verkompliziert sich das Signalverhalten, Beitrage ausgehend von stimulierten
Echos bestimmen mafgeblich das Signal, wodurch in solchen Situationen die
Signalgleichung (2.47) ihre Giiltigkeit verliert [266].

MR, Relaxometrie basiert im allgemeinen auf einer pixelweisen Auswertung
der akquirierten Bildserien. Jeglicher rdumlicher Versatz zwischen den fortlau-
fenden Daten einer Messreihe fiihrt zu Fehlern in der quantitativen Bestim-
mung. Solche Verschiebungen koénnen sowohl von unausgeglichenen Kodier-
gradienten als auch von physiologischen- und Patientenbewegungen stammen.
Um die Wahrscheinlichkeit von Patientenbewegungen zu verringern, sollte bei
langeren Untersuchungen auf eine bequeme Lagerung geachtet werden. Stark
von Bewegung beeintrichtige Bilder sind bei Moglichkeit nicht fiir die quanti-
tative Auswertung heranzuziehen, respektive sollte durch entsprechende Bild-
registrierung versucht werden, die rdumlichen Abweichungen retrospektiv zu

kompensieren.

2.3.2 Transversale Relaxationszeit 75

Eine dufserst robuste, und daher als die Standardsequenz zur Bestimmung der
T, angesehene Methode, ist die nach Carr, Purcell, Meiboom und Gill be-
nannte CPMG Spinecho Technik [196]|. Entscheidend fiir die damit erzielbare
Messgenauigkeit dieser einzel-Echo Akquisition ist die Phasenbeziehung zwi-
schen den Anregungspulsen. Der 180° Puls ist gegeniiber dem 90° Puls um
90° verschoben. Trotz der damit erzielbaren Reduktion von Fehlerquellen sind
einzel-Echo Techniken infolge der dafiir notwendigen langen Messzeiten fiir die
klinische Routine nur bedingt geeignet. In der Praxis kommen daher vermehrt
zeitlich effektivere Verfahren wie etwa multi-Echo Spinecho Sequenzen MESE
zum Einsatz [178]. Innerhalb des Repetitionszykluses Tr werden bei MESE Se-
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Abbildung 2.5: Schematische Darstellung einer multi-Spinecho Sequenz zur Bestimmung der T5
und einer multi-Gradientenecho Sequenz zur Bestimmung der T%5'. Ein 180° Puls zum Zeitpunkt 7
auf das Spinsystem eingestrahlt erzeugt zum Zeitpunkt 27 Phasenkohirenz, ein Spinecho (SEI)
formt sich. Phasenkohdrenz kann auch durch die Anwendung von Dephasierungs- und Rephasie-
rungsgradienten erzielt werden. Dabei wird die Phasenaufweitung infolge des negativen Moments
durch Umpolung des Gradienten kompensiert, zum Zeitpunkt des Momentengleichgewichts for-

miert sich ein Gradientenecho.

quenzen durch das Ausspielen von n 180° Pulsen jeweils n Spinechos generiert.
Verglichen zu multi-Spinecho Sequenzen wie RARE [122] besitzen die Echos
dabei idente Phasenkodierung, und die 7,-gewichteten Resonanzsignale wer-
den in n separate k-Réume abgelegt [318]. Die verschiedenen MESE Varianten
unterscheiden sich hinsichtlich des angewendeten Gradientenschemas, mit wel-
chem versucht wird, Einfliisse auf die Echoformierung infolge statischer Feld-
inhomogenitéten zu reduzieren [142]. Ein typisches Sequenzdiagramm mit ent-
sprechendem 75 Signalverhalten ist schematisch in Abbildung 2.5 gezeigt. Die
zur Quantifizierung notwendigen Ts-gewichteten Daten lassen sich durch ge-
eignete Wahl des Auslesezeitpunktes T realisieren, wodurch bei SE-basierten
Methoden im Gegensatz zu alternativen Techniken der T5-Vorbereitungspuls
entféllt [36, 77]. Unter der Annahme eines monoexponentiellen Zerfalls lautet

die Signalintensitat S(7Tg) eines multi-Spinecho Experiments:

S(Tg) = My (1 + e /T — peTr=nTe)/T1) o=Te/T> 4 nojse (2.48)
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Darin wurde beriicksichtigt, dass die longitudinale Relaxation erst nach dem
letzten 180° Puls des Echozuges beginnt, ausgedriickt durch den zweiten e-
Term im Klammerausdruck mit n als Echozuglinge. Weiters wurde das inho-
mogene Schichtprofil durch die Gréfe £ erfasst, welche im Idealfall mit k£ = 2

zu setzen ist.

T> mapping — methodologische Studien

Die transversale Relaxationszeit T5 ist ein nicht-invasiver Marker von Knor-
peldegeneration, der sensitiv auf Gewebehydrierung und auf die biochemische
Zusammensetzung anspricht. Dies ermoglicht die Bewertung der rdumlichen
Struktur von kollagenen Fibrillen des hyalinen Knorpels [97, 98, 197, 201, 225,
215]. Ein Zusammenhang zwischen der 75 Relaxationszeit und Knorpelmatrix
konnte durch optische Untersuchungen mittels polarisierter Lichtmikroskopie
(PLM) an Fibrillen belegt werden [212, 304]. Studien von Nieminen et al. [214]
kamen zu dem Ergebnis, dass die T} sensitiv beziiglich Anderungen der Integri-
tit des kollagenen Netzwerkes ist. Zuriickzufiihren ist dieses Verhalten auf die
residuale dipolare Kopplung der Spins von an Kollagen assoziiertem Wasser
[73, 244, 29]. Die Stérke der dipolaren Wechselwirkung ist orientierungsabhén-
gig, bei einem Winkel von ungefahr 54.7° zwischen dem statischen Grundfeld
und dem Ortsvektor der wechselwirkenden Protonen vergrofert sich die 75 si-
gnifikant, auch bekannt als magic angle effect [303|. Fiir die Anwendung als
biochemischer Marker entscheidend ist die Tatsache, dass die T, Zeit sowohl
mit der Kollagenkonzentration [80, 198] wie auch mit dem Wassergehalt des
Knorpelgewebes [167, 175, 259| in Verbindung steht. Dazu wurden in den letz-
ten Jahren widerspriichliche Ergebnisse beziiglich der Sensitivitit gegeniiber
der Evaluierung des PG Gehaltes veroffentlicht [205, 286]. Eine Hélfte der
Arbeiten ist der Meinung, dass die Anderungen der T, primir mit dem Kol-
lagengehalt des Knorpels und der Orientierung der Kollagenfasern korrelieren
[53, 303]. Die andere Seite kommt zu dem Schluss, dass ebenso Anderungen im
Wassergehalt des Knorpels die T, beeinflussen [175]. Laut Studien von Mosher
et al. [204] und Fragonas et al. [80] ist die 75 gegeniiber Anderungen der Proteo-
glykankonzentration des Gelenkknorpels unempfindlich, und wird mafsgeblich
durch den Kollagen- nicht aber vom Proteoglykangehalt beeinflufst.

Durch die Sensitivitit der 75 fiir das rdumliche Gefiige der Kollagenfibrillen
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konnte gezeigt werden, dass die Anderungen der 75 entlang der Knorpeldicke
den Vorzugsrichtungen der Fibrillen im heterogenen Knorpelnetzwerk folgen
|97, 304]. Bei Ausrichtung der Gelenksfliche normal zum statischen Hauptfeld
entspricht die dadurch resultierende laminare Erscheinung auf T,-gewichteten
Bildern und in den quantitativen T>-Karten annidhernd den spezifischen Knor-
pelschichten. Diese Anderungen des Kollagennetzwerkes konnten durch PLM
Studien an hyalinen Knorpelproben bestitigt werden [304]. In weiteren Unter-
suchungen wurde das laminare Verhalten auch mit dem Alter des Knorpelgewe-
bes [106, 212], und auch mit strukturbedingten Unterschieden infolge rdumlich
variierender Beanspruchung des Gelenkes in Verbindung gebracht [112].
Weiters wurde T,-Relaxometrie zur Beurteilung von Knorpel-Reperatur-
gewebe angewendet, sowie nach knorpelchirurgischen Verfahren zur Verlaufs-
kontrolle. White et al. [297] stellten zwischen gesundem und nach osteochon-
draler autologer Transplantation (OAT) bzw. Mikrofrakturierung (MFX) un-
terzogenen Knorpelproben Unterschiede der T, Zeiten in den Knorpelzonen
fest. Trattnig et al. [276] wiesen anhand intra-individuellen Vergleichs bei Pa-
tienten nach erfolgter Matrix-induzierter Autologener Chondrozyten Implanta-
tion (MACI), verglichen zu unbehandelten Stellen, signifikant hohere T, Werte

im Reperaturgewebe nach.

Fehler

Ahnlich der Situation wie bei der T} Relaxometrie ist die inhomogene Schicht-
anregung bei zwei-dimensionaler Ortskodierung, generell das rdumlich variie-
rende B; Feld, hauptverantwortlich fiir ungewollte Signalstorungen. Stimulierte
Echos infolge der inhomogenen Anregung, sowie Magnetisierungstransfer (MT)
zwischen angrenzenden Schichten {iberlagern das Signalverhalten und kénnen
die Ty Auswertung signifikant verfilschen [124, 183, 227, 60]. Drei-dimensionale
Bildgebung unterbindet den unerwiinschten MT-Effekt, die Feldinhomogenité-
ten jedoch bleiben aufrecht, wodurch die Spinecho-Signale weiterhin zuséatzlich
mit stimulierten Echos gewichtet sind [184].

In einer Studie zur Validierung der 7, Relaxometrie zeigten Maier et al.
[178], dass sich die mittels MESE Technik abgeleiteten Relaxationszeiten von
jenen anhand einzel-Spinecho Technik bestimmten Werten um ungefihr 10 %

unterscheiden. Die Abweichungen vergroferten sich dabei mit zunehmender
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T;. Dieser Unterschied konnte reduziert werden, indem bei der Auswertung
das erste Spinecho des abgetasteten 75 Zerfalls nicht beriicksichtigt wurde. Pai
und Kollegen [221] erfassten anhand Vergleichsuntersuchungen den Einfluss
unterschiedlicher Sequenzen auf die Ty Quantifizierung. Als Referenz diente
dabei eine CPMG Sequenz. Die resultierende Reproduzierbarkeit der MESE
im Phantom, ausgedriickt als Variationskoeffizient (COV), lag im Bereich von
0.1-2.8 %, und im patellaren Knorpel (in vivo) bei ungefahr 5.3 %. In diesem
Zusammenhang sei darauf hingewiesen, dass Validierungsstudien an Phanto-
men nur bedingt auf in vivo Bedingungen iibertragbar sind, denn in homo-
genen Phantomen herrschen in der Regel optimalere B; Bedingungen als in

heterogenen, biologischen Geweben [148].

In einer Reproduzierbarkeitsstudie bestimmten Koff et al. [152] die Inter-
und Intrarater Reliabilitdt der 75 Bestimmung an osteoarthrotischen Knorpel.
Die Untersuchungen ergaben fiir die Intrarater- mittlere 7, Werte von 0.6 4
2.4ms sowie fiir Interrater Reliabilitdt mittlere Werte von 0.7 & 3.1ms. In
Untersuchungen von Glaser et al. [92] schwankte der relative Prizisionsfehler

fiir den patelaren Knorpel im Bereich von 2.76-5.37 %.

Einen weiteren signifikanten Einfluss besitzt auch das Abtastschema. Bei-
spielsweise zeigten Shrager et al. [262] in einer Studie zur Ermittlung der op-
timalen Anzahl und Verteilung von Abtastpunkten entlang der Zerfallskurve
deren Auswirkung auf die Bestimmung des Relaxationsparameters in mono-

und biexponentiellen Systemen.

Ebenfalls von Bedeutung ist die gewédhlte Auswerteroutine. In Experimen-
ten, durchgefiihrt an gesundem Patellarknorpel, wichen die resultierenden T,
Zeiten dreier unterschiedlicher Fit-Funktionen, ausgehend von einem monoex-
ponentiellen T, Zerfall, signifikant voneinander ab [151]. Den exaktesten Schét-
zer der Relaxationszeit T, lieferte der dabei untersuchte Ansatz der nichtlinea-

ren kleinsten Quadrate [193].

Zusammenfassend, der Vergleich zwischen T, Studien bleibt problematisch,
idealerweise sollten nur Untersuchungen mit identem Messprotokoll, Spulentyp

sowie Auswertealgorithmus miteinander verglichen werden.
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2.3.3 Effektive transversale Relaxationszeit T)*

Die effektive transversale Relaxationszeit To* erfasst den, infolge Feldinhomo-
genitdten innerhalb des abzubildenden Volumenelements zusétzlich induzier-
ten, reversiblen Dephasierungsprozess. Dieser Relaxationsmechanismus ist der
intrinsischen 75 Relaxation iiberlagert und verursacht in Summe eine Beschleu-
nigung der Dephasierung, wodurch die transversale Magnetisierungskompo-
nente des Resonanzsignals (FID) schneller zerfallt.

Inhomogene Magnetfeldverteilungen lassen sich mit Gradientenecho Techni-
ken als auch mit speziellen Spinecho Verfahren untersuchen. Zum Vergleich der
beiden transversalen Relaxationen sind in Abbildung 2.5 die entsprechenden
transversalen Signalverldufe und das Pulsschema einer typischen multi-Echo
Gradientenecho Sequenz gezeigt. Der refokusierende Effekt wird nicht wie beim
SE Experiment durch Einstrahlen eines 180° Inversionpulses erreicht, sondern
durch Umpolen der Polaritit des Lesegradienten. Zum Zeitpunkt, wo sich un-
ter der Einwirkung des Lesegradienten der dephasierende Effekt mit jenem des
rephasierenden Effektes kompensiert, tritt das Signalmaximum des Gradien-
tenechos auf.

Unter der Giiltigkeit der in Abschnitt 2.1.4 getroffenen Voraussetzung (Ver-
nachlissigung dynamischer Prozesse wie etwa Diffusionsphédnomene) folgt die

Signalintensitit eines multi-Echo Gradientenechos folgendem Zusammenhang:

S(Tg) = My (1 + e TrR/TL _ I{;e(TR_”TE)/Tl) e B/ 4 noise . (2.49)

Im Gegensatz zum SE-basierten Refokussierungsschema werden bei GRE- Bild-
gebung lokale Feldinhomogenitéten nicht kompensiert. In G1. (2.49) ist somit
die intrinsische T, durch T5* zu ersetzen. Dieser entscheidende Unterschied
ermoglicht den Zugriff auf lokale, mikroskopische Magnetfeldkonfigurationen,
wodurch zugrundeliegende biochemische Verdnderungen mittels der quantita-

tiven Tp* MRT erfassbar werden.

T2* mapping — methodologische Studien

Der Stellenwert der effektiven transversalen Relaxationszeit T5* als robuster
Biomarker zur Beurteilung von Knorpelgewebe als auch Reperaturgewebe an

unterschiedlichen anatomischen Regionen konnte anhand Patientenstudien eta-
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bliert werden [18, 153, 231, 292, 188]. Vorrangig erfolgte in den durchgefiihrten
Untersuchungen die Bewertung der Aussagekraft der T5* Relaxometrie mittels
Korrelationsstudien zwischen der T5* Relaxationszeit und etablierten quanti-
tativen MR Techniken wie der T3 Bestimmung [153, 231, 292, 188| und dem
dGEMRIC-T, Verfahren [18]. Hauptanwendungsgebiete waren dabei die Beur-
teilung sowie Verlaufskontrolle von Knorpel- und Reperaturgewebe nach chir-
urgischer Behandlung mit MACT und MFX an Knie-, Sprung- und Hiiftge-
lenk. Ubereinstimmend fiihrten die Experimente zu dem Resultat, dass die Th*-
Technik gegeniiber unterschiedlichen Reperaturgeweben sensitiv ist. Ahnlich
den Ergebnissen des T,-mappings im Reperaturgewebe nach MACT Eingriff
reflektierten die Ergebnisse der T5* deutlich die charakteristische zonale Ande-
rung der Relaxationszeit entlang der Knorpeldicke [292, 231|. Hingegen konn-
ten nach MFX mit beiden Relaxationszeiten T5* und T5 keine signifikanten An-
derungen entlang der Knorpeldicke festgestellt werden [187]|. Weiters wurden
zwischen Knorpel-Kontrollgewebe und Reperaturgewebe, anhand von intra-
individuellen Vergleichen an den betroffenen Gelenken, Unterschiede in der T5*
festgestellt, wobei Reperaturgewebe eine signifikant kiirzere To* besaf. In einer
Ausgangsstudie zur Beurteilung der Anwendbarkeit der T5*-Relaxometrie bei
Patienten mit Fehlstellung Pes-Cavovarus wurden zwischen der Kontrollgruppe
und der Gruppe mit symptomatischer anteromedialer Sprunggelenksarthrose
im medialen-Kompartment des Sprunggelenks signifikante Unterschiede in den
Ty* Zeiten festgestellt [153]. Bittersohl et al. [18] untersuchten den Zusammen-
hang zwischen T5* und dem Grad des Knorpelschadens bei Patienten mit sym-
ptomatischen Femoroacetabuldren Impingement (FAI). In der Studie konnte
am Kontrollknorpel (Grad 0) verglichen zum stark degenerierten Knorpelge-
webe (Grad 2) eine statistisch signifikante Abnahme der mittleren T5* gezeigt

werden.

Zusammenfassend, moglicherweise reflektiert die T5* zusitzliche biochemi-
sche Eigenschaften des Knorpels, wie beispielsweise Proteoglykane, und fun-
giert als zusatzlicher Biomarker neben dem Standard T5. Betreffend solch einer
Hypothese liegen jedoch generell und auch in den obigen dargelegten Ergeb-

nisse noch keine histologischen Nachweise vor.

Weiters wurden 7T5* MR Bildgebungsmethoden adaptiert, um sowohl Struk-

tur als auch Funktion des trabekuldren Knochens zu bewerten [290, 226].
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In Anwesenheit von Knochenbélkchen (Trabekel) ist die 75o* Relaxationszeit
des Knochenmarks infolge der Inhomogenitit des magnetischen Feldes, in-
duziert durch Diskontinuitdten der magnetischen Suszeptibilitit entlang der
Knochenoberfliche, verkiirzt [54, 185]. In einer der ersten Untersuchungen
konnten Davis et al. [54] anhand von in vitro Experimenten zeigen, dass,
in Abhéngigkeit der Konzentration von Knochengranulat, es bei den umlie-
genden Wasserprotonen zu Anderungen der T} wie auch zu Verkiirzung der
T5* kommt. Aufbauend auf diesen Beobachtungen wurden in einer Vielzahl
von Studien die Relaxationszeit 75* mit der Knochenmineraldichte (BMD)
[4, 177, 173, 181, 102, 288] wie auch mit mechanischen Eigenschaften des
trabekuldren Knochens [35, 157, 49, 16, 138| in Verbindung gebracht. Wei-
ters konnten zwischen Verdnderungen der BMD, bestimmt mittels radiologi-
schen Techniken wie der Computertomographie (CT) oder dem Dual-Réntgen-
Absorptiometrie (DXA) Verfahren, direkte Korrelationen mit der To* abgelei-
tet werden. Etwa folgte in einer von Majumdar et al. [181] durchgefiihrten
Studie im Knochenmark des distalen Radius die Relaxationsrate Ry* der Zu-
nahme der BMD mit einer Steigung von 0.2s7!/mg/cm™3. In einer der ersten
klinischen Studien konnte von Wehrli et al. [287] zwischen T5* und dem Alter
eine signifikante Korrelation nachgewiesen werden. Auferdem wurde in die-
ser Studie gezeigt, dass zwischen Patienten mit Osteoporose und gesundem

Probanden bei Knochenmark 7T5* ein signifikanter Unterschied existiert.

Neben dem Ansatz, die T5* aus einer Reihe von Gradientenecho Aufnahmen
zu bestimmen, besteht die Moglichkeit, die Relaxationszeit mittels Messung der
Linienbreite des Resonanzsignals zu ermitteln. Lokalisierte MR-Spektroskopie
ermOglicht dabei die Bestimmung von T5* jeder einzelnen spektralen Kom-
ponente. Beispielsweise konnte in einer Spektroskopie-Studie am Calcaneus
von Schick [249] als Antwort auf den Verlust der trabekuléren Struktur eine
Abnahme der Linienbreite des C'Hy Resonanzsignals festgestellt werden. Au-
fserdem konnte gezeigt werden, dass es ausreicht, anstatt 75* zu bestimmen,
das Verhéltnis von Signalamplituden bei zwei unterschiedlichen Echozeiten Ty
zu berechnen. Machann et al. [177] berechneten aus Calcaneus Aufnahmen
das Verhéltnis des Betragssignals zweier Echozeiten und konnten eine starke

Korrelation mit der Knochendichte feststellen.

Weiters ermoglichen alternative MR Techniken die direkte Bestimmung der
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statischen Feldvariationen, abgebildet im Parameter 75. Um 77 in vivo zu
bestimmen, verwendeten Majumdar et al. [181] eine asymmetrische Spinecho
(ASE) Technik, und stellten fest, dass zwischen 73 und Anderungen der BMD
ein Zusammenhang besteht. Song et al. [265] untersuchten anhand einer spezi-
ellen Sequenz (GESFIDE), die gleichzeitig T und T3 ermittelt, am Calcaneus
die Abhéngigkeit von T3. In dieser Studie konnten innerhalb unterschiedlicher
Regionen Variationen der T von gleichem Ausmaf wie die Anderungen der
Dicke und Orientierung der Trabekel gefunden werden.

Fiir die quantitative MR Bildgebung sind die hier angefiihrten Studien von
grofem Interesse, da mit diesen Untersuchungen ein signifikanter Zusammen-
hang zwischen der Relaxationszeit To* und den mechanischen Eigenschaften

sowie der BMD des spongitsen Knochen belegt werden konnte.

Fehler

Die Quantifizierung der effektiven transversalen Relaxationszeit To* wird ge-
nerell durch technische Unvollkommenheiten des MR Messverfahrens [81, 182,
den komplexen Zusammenhédngen zwischen Signalzerfall und lokal vorherr-
schender Magnetfeldverteilung [185], als auch durch die Wahl der Approxi-
mationsfunktion des Resonanzsignals geprigt [209].

Die, durch Suszeptibilitdtsunterschiede induzierten, Feldinhomogenitéten in
der Umgebung des trabekuldren Netzwerkes weisen, wie von Selby et al. [255]
in Phantomuntersuchungen und von Newitt et al. [209] anhand in vitro Ex-
perimenten gezeigt, eine Winkelabhéngigkeit auf. Aus der Theorie der Ma-
gnetostatik folgt, dass beim Einbringen von Materie in ein zuvor homogenes
Magnetfeld das resultierende Feld vom Suszeptibilitdtsunterschied, der Feld-
stirke selbst, der Orientierung des Storers bezogen zur Magnetfeldrichtung und
von der Form der Grenzflichen des Objektes abhingt. Yablonskiy und Haa-
cke [305] konnten anhand theoretischer Uberlegungen mittels Zylindermodellen
zeigen, dass bei trabekulidren Knochen mit ausgeprigter Vorzugsrichtung der
Trabekel, Verhiltnisse wie sie beispielsweise in Wirbelknochen vorliegen, die
Winkelabhiingigkeit des Resonanzsignals durch eine sin?-Funktion angenihert
werden kann. Hingegen ist bei isotrop orientierter trabekuldrer Mikroarchi-
tektur die Orientierungsabhéangigkeit reduziert, und fiir den Zusammenhang

zwischen BMD und der Anderung der Magnetfeldverteilung kann eine analy-
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tische Losung gefunden werden [305].

Makgebend fiir die T5* innerhalb eines Voxels ist die lokal vorherrschende
Magnetfeldverteilung. Majumdar und Genant [181] untersuchten den Einflufs
der raumlichen Auflosung auf die Ergebnisse der T5* Relaxometrie. Mit immer
feiner werdender raumlicher Auflésung nédhert sich das Feld einer homogenen
Verteilung, woraus lingere Relaxationszeiten resultieren. Um den Einfluf der
Auflésung zu minimieren, ist die Voxelgrofe um ein Vielfaches grofer als die
Abmessungen der trabekuldren Morphometrie, speziell den intertrabekuliren

Absténden, zu wihlen.

Als Folge der heterogene Zusammensetzung des Knochenmarks, Wasser-
und Olefini-Komponenten, ge- und ungeséttigte Fettsauren sowie Methylgrup-
pen resultieren relative Suszeptibilitdtsbeitrage von 3.4 ppm und ungefahr 4
ppm sowie -0.4 ppm und 0.6-1.5 ppm [251]. Zusétzlich iiben hdmatopieti-
sche Zellen und paramagnetisches Hamosiderin einen feldverzerrenden Ein-
flufs aus [250]. Infolge der unterschiedlichen chemischen Verschiebung treten in
Abhédngigkeit des Messparameters Tx Modulationen des Resonanzsignals auf
[289, 287|. Eine mogliche Abhilfe dieses Phinomens bietet die gezielte Anre-
gung spezifischer Komponenten mittels selektiven Anregungspulsen [248]. Au-
fserdem setzt sich somit auch der resultierende Suszeptibilitatseffekt aus den
relativen Anteilen der Knochenmarkkomponenten zusammen. Bei bekannter
Zusammensetzung der einzelnen Beitrige ist eine Gewichtung entsprechend
den Volumsanteilen moglich, wodurch sich, wie von Wehrli et al. [288] gezeigt,
die Korrelation zwischen beobachteten Anderungen des BMD und der resul-

tierenden Feldverteilung verbessern laft.

Die Giiltigkeit der Annahme eines monoexponentiellen Signalzerfalls, Aus-
gangspunkt der angewendeten T,* Quantifizierung, beruht auf der Existenz ei-
ner Lorentz “schen Feldverteilung sowie auf der Unbedeutsamkeit dynamischer
Diffusionsvorginge, vergleiche dazu Abschnitt 2.1.4. Anhand in vitro Unter-
suchungen (Newitt et al. [209]) konnte nachgewiesen werden, dass wihrend
des charakteristischen Zeitbereichs, respektive zu Beginn des Signalzerfalls, der
zeitliche Verlauf vom exponentiellen Verlauf abweicht. Hingegen konnten bei in
vivo Messungen am Radius- beziehungsweise Tibiaknochen keine so deutlichen
Abweichungen festgestellt werden [209, 82]. Infolge dieser Erkenntnisse beruht

auf dem Gebiet der Untersuchung des spongiosen Knochens mittels quantita-
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tiven MR Techniken die Mehrheit der in vivo Studien auf der Annahme eines
monoexponentiellen Signalzerfalls.

Infolge natiirlicher Knochenumbauprozesse, beispielsweise postmenopausal,
kommt es zu einer jahrlichen Abnahme der Knochenmasse von ungefihr 2-5 %
[94]. Neben einer hohen Genauigkeit stellt dies somit auch hohe Anforderungen
an die Reproduzierbarkeit der To* Quantifizierung. Die manuelle Auswertung
von Longitudinaluntersuchungen, Verlaufskontrollen und auch Medikamenten-
studien stellt somit stets eine wesentliche Fehlerquelle dar. Erst durch die ent-
sprechende Verfiigbarkeit von automatisierten Auswerteverfahren fiir den klini-
schen Einsatz lassen sich solche systematischen Fehler zuverlissig ausschliefsen
[89].

2.3.4 Quantitative MRT: Knorpeldicke und Volumen

Hochaufgeloste MR Bildgebung bietet die Mdoglichkeit, an betroffenen Gewe-
ben wie beispielsweise Knorpelgewebe bei Osteoarthrose, Verdnderungen des
Volumens und der Dicke zu quantifizieren. Die geforderte Reproduzierbarkeit
stellt dabei hohe Anforderungen an die Bildauswertung, im Speziellen an die
Gewebesegmentierung [67]. Derzeit ist aber noch kein vollig automatisches
Segmentierungsverfahren klinisch etabliert. Hauptverantwortlich dafiir ist der
geringe Kontrast zwischen Knorpel und umliegendem Gewebe [68].

Nach abgeschlossener Segmentierung erweisen sich Knorpeldicke-Karten, in
welchen die regionalen Anderungen der Knorpeldicke abgebildet sind, als &u-
fserst hilfreich bei der Visualisierung von fokalen Unterschieden. Dabei ergaben
jedoch Auswertungen longitudinaler Studien zur Quantifizierung von Knorpe-
landerungen bei Osteoarthrose widerspriichliche Ergebnisse. Keine Verdnde-
rung des Knorpelvolumens bei OA zeigten Studien von Gandy et al. [87], Eck-
stein et al. [68] hingegen quantifizierte jihrliche Anderungen von ungefihr 4-6
%.

Andere Studien zum Thema OA befassten sich mit dem Zusammenhang
zwischen Anderungen des Knorpels und iibrigen Geweben des Kniegelenks.
Trat auf einer Seite des Kniegelenks ein Knorpelverlust auf, so konnte dieser
mit einer Abnahme des trabekuldren Knochens auf der gegeniiberliegenden
Seite in Verbindung gebracht werden |23, 168]. Auch konnte die Knorpeldege-

neration mit Verdnderungen der Architektur des subchondralen Knochens in
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Zusammenhang gesetzt werden [26, 15].

Die Quantifizierung des Knorpelvolumens und -dicke basierend auf MR
Untersuchungen ermdoglicht bei Gelenkserkrankungen wie Osteoarthrose die
Bestimmung des Knorpelverlustes. Auch lassen sich Verbindungen zwischen
Knorpelverdnderungen und degenerativen Prozessen der restlichen Gewebe des

Gelenkes untersuchen.

2.3.5 Weitere quantitative Methoden

Zur Untersuchung des spongiosen Knochens wie auch des hyalinen Knorpels
stellt die Magnetresonanztomographie weitere quantitative MR Techniken zur
Verfiigung [24, 260]. Auf Grund ihres Stellenwertes auf dem Gebiet der klini-

schen Forschung werden nun drei dieser quantitativen Methoden eingefiihrt.

Spin-Lock T3,

Ein héufig ermittelter Parameter des Knorpelgewebes ist die 7', Zeitkonstante,
die Relaxationszeit im rotierendem Koordinatensystem [29]. Durch die dabei
zum Einsatz kommende Spin-Lock (SL) Technik lassen sich Wechselwirkungen
zwischen Wassermolekiilen, welche in ihrer Mobilitit eingeschriankt sind, und
deren lokaler makromolekularer Umgebung untersuchen.

Generell wird bei einem SL Experiment die longitudinale Magnetisierung
nach Auslenkung um 90° durch kontinuierliches Einstrahlen eines HF Pulses
Bisy, in der transversalen Ebene festgehalten. Wahrend dem Aussenden des SL
Pulses relaxieren die Spins entlang des B;g; Feldes mit der Zeitkonstante T,,.
Dabei schwicht das Bigy, den Einflufs der dipolaren Relaxation, der statischen
dipolaren Kopplung, des chemischen Austausches und der Hintergrundgradi-
enten auf die prézidierenden Spinensembles [233]. Der SL Puls unterbindet
auch longitudinale und transversale Relaxationsphdnomene. Hingegen bilden
sich in der T, Relaxationszeit physikochemische Prozesse ab, deren inverse
Korrelationszeiten in der Grofenordnung der Nutationsfrequenz des SL Pulses
liegen.

In einem SL Experiment kann eine 77, Gewichtung des Signals dadurch
erreicht werden, dass die Amplitude des SL Pulses (w; = vBjgy ) auf die Fre-

quenz des zu untersuchenden molekularen Prozesses abgeglichen wird. Bei der
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prinzipiellen Pulsabfolge zur Aufnahme 7', gewichteter Daten wird die Ma-
gnetisierung zu Beginn in die transversale Ebene gekippt, dort durch den SL
Puls gehalten, und von einem 90° Puls nach Ausbildung der 7', Gewichtung in
die longitudinale Achse zuriickgekippt. Zum anschliefenden Auslesen der 77 ,-
gewichteten Magnetisierung stehen Gradientenecho- als auch Spinecho-basierte
Pulssequenzen fiir zwei- und drei-dimensionale Anwendungen zur Verfiigung
|64, 30, 293, 165|. Aus einer Serie von 7},-gewichteten Bildern unterschiedli-
cher SL Dauer 1a§t sich anschliefiend die 7, bestimmen. Alternativ ist auch die
Messung von T7j, als Funktion der B;g;, Amplitude bei konstanter Spin-Lock
Dauer moglich. Ebenfalls ist die Messung von T}, unter off-Resonanz Bedin-
gungen durchfiihrbar, wobei in biologischem Gewebe Magnetisierungstransfer-
Effekte, hervorgerufen durch die off-resonanten HF Pulse, zu beriicksichtigen
sind [246]. Generell sind bei der Festlegung der 7j, Gewichtung die SAR-
Grenzwerte zu beachten. In Féllen der Grenzwerteliberschreitung helfen ei-
gens dafiir entwickelte Protokolle mit variabler Spin-Lock Leistung die SAR
zu reduzieren [294].

In mehreren Untersuchungen konnte die Sensitivitdt von 77, gegeniiber PG
[2, 66], als auch longitudinale Anderungen der PG Konzentration des hyalinen
Knorpels [65], nachgewiesen werden. In einer Studie von Wheaton et al. [295]
wurde der Zusammenhang zwischen 7', und den biomechanischen Eigenschaf-
ten des Knorpels untersucht. 7;,-Relaxometrie wurde auch angewendet, um
Knorpeleigenschaften in vivo [237], den PG Gehalt sowie frithe Anzeichen von

Knorpeldegenerationen zu beurteilen |27, 236].

Magnetisierungstransfer (MT)

MT Methoden umfassen MR Sequenztechniken, welche Wechselwirkungen zwi-
schen makromolekularen Strukturen und dem sie umgebenden freien Wasser
gezielt ansprechen, um somit einen spezifischen Kontrast zu erzeugen. Un-
ter Ausniitzung der Methode des Séttigungstransfers wurden die ersten MT
Experimente urspriinglich an einem System, bestehend aus Spin-Pools unter-
schiedlicher chemischer Verschiebung, durchgefiihrt |79, 189]. In biologischem
Gewebe weicht die chemische Verschiebung der austauschbaren Pools, jenen
des freien Wassers und der Makromulekiile, nur gering voneinander ab. Fiir

praktische Anwendungen wird die Sattigungstechnik daher so angepafst, dass
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die beiden sich austauschenden Pools nun anhand ihrer Relaxationszeiten 15
voneinander unterschieden werden kénnen. Typische T, Werte makromuleku-

larer Strukturen liegen ungefdhr bei < 1ms.

In biologischem Gewebe kann der M'T' Effekt durch ein vereinfachtes Zwei-
Kompartiment-Modell, deren Spins sich durch unterschiedliche T5 Zeiten aus-
zeichnen, mit ausreichender Genauigkeit beschrieben werden [120, 203|. Der
Pool der freien Wasserprotonen mit langer T, Zeit ist in MR Experimenten als
eine schmale Spektrallinie, der Pool der gebundenen Protonen mit kurzer 75

als eine breite spektralen Komponente detektierbar.

Um den makromolekularen Pool indirekt zu detektieren und die gebun-
denen Protonen zu sattigen, werden bei M'T Verfahren frequenzselektive HF
Pulse eingestrahlt. Anschliefsend transferieren dipolare oder direkte chemische
Wechselwirkungen den Sattigungseffekt an die Protonen im freien Wasser, wo-
durch sich die Gleichgewichtsmagnetisierung dieses Kompartimentes verringert
[47, 127|. Der Sattigungseffekt des Wasser-Pools ist dabei proportional zur re-
lativen Grofe der Kompartimente, zur Protonenrelaxationsrate der einzelnen

Pools sowie zur Kreuzrelaxationsrate [300].

Aus in vivo Untersuchungen des Knorpelgewebes ist bekannt, dass bei man-
chen Menschen der MT Effekt zu verschiedenen Zeitpunkten unterschiedlich
stark ausgepragt ist [280]. Weiters hiangt der MT vom Kippwinkel des HF Pul-
ses, dessen Abweichung von der Resonanzfrequenz sowie von der Feldintensitit
ab [192]. Somit ist die allgemeine Giiltigkeit quantitativer Daten eingeschrénkt.
In einer von Yao et al. [307] durchgefiihrten Studie am patellaren Knorpel zur
Evaluierung der Eignung des MT Effektes als Parameter zur Friihdiagnose
von Osteoarthrose konnten zwischen der Kontrollgruppe und der OA Grup-
pe keine signifikanten Unterschiede festgestellt werden. Basierend auf diesem
Resultat wurde gefolgert, dass anhand eines einzelnen MT-Verhiltnisses ein
bestimmter Grad der degenerativen Veriinderungen im hyalinen Knorpelgewe-
be nicht erfasst werden kann. Nach Auswertung von in vitro Experimenten an
patellaren Rinderknorpelproben kamen Regatte et al. [235] zu einem &hnlichen
Schluss. Dabei wurde angenommen, dass bei erkrankten Knorpel die Abnahme
des Gehaltes der Makromolekiile und die Zerstérung der Kollagenfasern den
MT Effekt reduzieren. Weiters wurde vorgeschlagen, dass mit dichter werden-

der Struktur der Kollagenfasern, als Konsequenz mechanischer Kompression,
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sich der Abstand zwischen freiem Wasser und des an Kollagen gebundenen
Wassers verkleinert, was wiederum den Austausch begiinstigt und der MT
Effekt somit zunimmt. Unter Beriicksichtigung dieser Tatsachen heben sich
diese beiden Phianomene teilweise gegenseitig auf, wodurch das MT-Verhéltnis
gegeniiber dem Grad der Knorpeldegeneration unempfindlich wird [235]. Aus
diesem Grund wurde vorgeschlagen, dass die Struktur der Kollagenfasern des
Knorpelgewebes durch die Bestimmung der raumlichen Verteilung des Knorpel
MT-Verhéltnisses effektiver abgebildet werden kann [224].

Zukiinftige Studien sind notwendig, um den Stellenwert der quantitativen

MT-Bildgebung zur Bewertung des hyalinen Knorpelgewebes zu etablieren.

Chemical Exchange Saturation Transfer (CEST)

Der CEST Effekt ist ein ahnlicher MR Kontrastmechanismus wie jener des
MT. Er kann angewendet werden, um molekulare Spezien, welche zwischen
verschiedenen Kompartimenten magnetische Kerne austauschen, gezielt zu de-
tektieren [300, 261]. Als Beispiel sei Glykogen zu nennen, welches mit dem
umliegenden Wasser-Kompartiment Wasserstoffkerne austauscht [315].

Da typischerweise die beiden wechselwirkenden Kompartimente eine unter-
schiedliche chemische Verschiebung aufweisen, erfolgt die Untersuchung der
chemischen Austauschprozesse mittels spektralsensitiver Anregung der Nu-
klei des einen Pools (zBsp. Glykogen) und der Detektion des Resonanzsignals
stammend aus dem anderen Kompartiment. Zuerst werden die austauschbaren
Protonen des kleineren Pools (small Pool) durch HF Pulse selektiv geséttigt.
Infolge des chemischen Austausches mit Volumenwasser (bulk water) wird der
resultierende Grad der Séttigung als Abnahme des bulk water Signals detek-
tierbar. Der bulk water Pool fungiert dabei als eine Art Detektor der Molekiil-
konzentration des small Pool Kompartiments. Mittels der CEST Methode kann
somit eine grofere Kontrasterh6hung erreicht werden, als durch direkte Mes-
sung des, von den spektralsensitiv angeregten Molekiilen stammenden, Signals.
Dieser Ansatz ermdglichte die Realisierung spezifischer Kontrastmechanismen
wie beispielsweise den Amid Protonen Transfer (APT) [313], GlycoCEST [315]
und gagCEST [169]. Weiters stehen auch exogene paramagnetische CEST (pa-
raCEST) Mittel zu Verfiigung, welche hoch selektive MR Kontrastmechanis-

men ermoglichen [301].
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Die Haupteinschrinkung der MR Technik zur Beobachtung von Austausch-
prozessen liegt darin begriindet, dass CEST Bilddaten infolge rdumlicher B,
und B; (CEST Amplitude) Inhomogenititen inhérent fehleranfillig sind. Es
lassen sich jedoch physiologische Austauschraten anhand des sogenannten
z-Spektrums bestimmen. Dazu wird bei einer bestimmten Resonanzfrequenz,
etwa jener des Volumenwassers, die Signalintensitit als Funktion der Frequenz
des selektiv angelegten Sattigungspulses akquiriert [99]. Das z-Spektrum er-
moglicht nun eine Korrektur des effektiven By Feldes sowie die Modellierung
der Austauschprozesse zwischen den Kompartimenten, um dadurch B; An-
derungen zu kompensieren [269]. Somit ist die z-Spektroskopie ein geeignetes
Werkzeug um CEST Effekte abzubilden, und um die, zur spezifischen Kontrast-
generierung notwendigen, potentiell austauschbaren Gruppen aufzufinden.

Die Sensitivitdt der CEST Technik gegeniiber Glykosaminoglykanen (GAG)
konnte in mehreren in vitro Untersuchungen am hyalinen Knorpel etabliert
werden [170]. In einer der ersten Machbarkeitsstudien demonstrierten Ling et
al. [169] die klinische Eignung von in vivo gagCEST-mapping bei einer Feld-
starke von 3 T am Kniegelenk. Dabei zeichneten sich an OA Patienten deutliche
riumliche Anderungen der GAG Konzentration entlang des Knorpels ab. Diese
Resultate stehen in Ubereinstimmung mit élteren Ergebnissen aus »Na-MR
Experimenten, durchgefiihrt von Shapiro et al. [258]. Schmitt et al. [253] ver-
glichen die Anwendbarkeit der gagCEST Methode bei eine Feldstarke von 7 T
mit 2*Na Bildgebung zur Evaluierung von Knorpel-Reperaturgewebe. Zwischen
diesen beiden Techniken konnte eine grofe Korrelation gefunden werden. An-
hand beider Verfahren konnte festgestellt werden, dass das Reperaturgewebe
verglichen zu nativem Knorpel eine geringere GAG-Konzentration aufweist.

Infolge der Mdglichkeiten des gagCEST Verfahrens zeichnet sich auf dem
Gebiet der in vivo Quantifizierung von GAG eine vielversprechende Entwick-
lung ab, doch sind weitere Studien notwendig, um im klinischen Einsatz Spe-

zifitit, Genauigkeit und Reproduzierbarkeit zu validieren.

2.3.6 Signal-zu-Rausch Betrachtungen

Die prazedierenden Kernspins induzieren in der HF-Spule eine Spannung, wel-
che proportional zur Prizessionsfrequenz, zur Anzahl der Spins, zum Grad der

Spinpolarisation sowie zur Stirke der Kopplung zwischen den Kernen und der
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Spule ist. Die Anzahl der Spins ist proportional dem Messvolumen. Die Spin-
polarisation ist proportional dem statischen Grundmagnetfeld, welches auch
fiir die Prazessionsfrequenz bestimmend ist. Der Grad der Kopplung zwischen
den Spins und der Empfangsspule ist abhéngig von der Geometrie, beschrieben
durch das Prinzip der Reziprozitiat [131, 134].

Das Signal-zu-Rausch-Verhaltnis (SNR) wird als das Verhéltnis zwischen
der Signal- und der Rauschspannung bezeichnet. Die Rauschspannung ist ein
elektrisches Signal, induziert durch zuféllige Bewegung von Ladungstriagern
in einem leitfdhigen Medium. Dieses thermische Rauschen, auch als Nyquist-
Johnson-Rauschen bezeichnet [216, 141], kann bei hinreichend kleinen Frequen-

zen durch die Rayleigh-Jeans-Naherung beschrieben werden
Ur = VAETRAv . (2.50)

R bezeichnet den effektiven Rauschwiderstand bei der Temperatur 7, und
Av die Empfiangerbandbreite. R setzt sich weiters aus den Komponenten des
Spulenwiderstandes und des Probewiderstandes zusammen. Diese thermische
Rauschspannung entsteht somit in der HF-Empfangskette und im Messobjekt
selbst. Angenommen, alle Elemente der Empfangskette operieren im linearen
Bereich, so addieren sich die einzelnen Rauschkomponenten unabhéngig zu den
verarbeiteten Signalen. Weiters wird bei der konventionellen Bildrekonstruk-
tion ein Resampling des k-Raumes und eine diskreten Fourier Transformation
durchgefiihrt, beides wiederum lineare Operationen. Somit ist die Annahme ei-
nes additiven Gauf “schen Rauschmodells der Real- und Imagindrkomponente
des rekonstruierten Bildes ausreichend gerechtfertigt.

In den meisten MR Anwendungen wird jedoch nur der Betrag des kom-
plexen Bildes geniitzt. Diese Betragsbildung dndert dabei die Verteilungs- als
auch die additiven Eigenschaften des Rauschsignals. Sind Real- und Imaginér-
komponenten von gleicher Varianz und normalverteilt, so kann das resultie-
rende Betragsbild durch eine Rice-Verteilung adiquat charakterisiert werden
[239, 108]. Besitzt nun ein Voxel im Betragsbild kein echtes Signal, beispielswei-
se wird ein Voxel im Hintergrund betrachtet, so tendiert die Rauschverteilung
zu einer Rayleigh-Verteilung mit einem Mittelwert von

1/2

[2{e(0,0)")] ", (2.51)

welcher linear von der Standardabweichung des Rauschsignals abhéngt [200].
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In solchen Situationen weisen die transversalen Relaxationsverldufe eine von
Null abweichende Basislinie auf. Dennoch néhert sich die Rauschverteilung im
Falle eines hoheren SNR, ab einem SNR > 2, wie von Gudbjartsson und Platz
[108] gezeigt, wieder der Gauf “schen Verteilung an.

Werden, wie beispielsweise bei den parallelen Rekonstruktionsverfahren,
spezielle phased-array Empfangsspulen verwendet, so setzt sich das resultie-
rende Gesamtbild aus den rekonstruierten Bildern der einzelnen Spulenelemen-
ten zusammen. Standardméfig wird dabei zur Kombination dieser einzelnen
Spulendaten die Quadratsumme (sum of squares SOS) gebildet, welche infolge
ihrer nicht-linearen Eigenschaft zu einer Abdnderung der Rauschverteilung des
Gesamtbildes fiihrt. Speziell bei quantitativer Bildgebung ist deshalb in Situa-
tionen von geringem SNR der Einfluf einer nicht normalverteilten Rauschver-

teilung zu beriicksichtigen.

Phased-array Spulen

Phased-array Spulen sind Oberflichenspulen, welche aus mehreren, sich iiber-
lappenden Spulenelementen bestehen [241]. Jedes Spulenelement eines phased-
arrays benotigt einen eigenen Empfangskanal. Im Zuge der Bildrekonstruktion
stellt sich daher die Frage, wie diese einzelnen Bilder zu einem Gesamtbild zu
kombinieren sind, um im daraus resultierenden Bild ein optimales SNR zu er-
halten. Roemer [241] belegte, dass fiir eine optimale Kombination der einzelnen
Spulenbilder die explizite Kenntnis der einzelnen Spulensensitivitidten notwen-
dig ist. Ebenso konnte dargelegt werden, dass in beinahe allen Situationen, in
denen das SNR an sich hoch ist, eine Kombination geméf der SOS-Operation
zu einer guten Ndherungslosung fiihrt. Die Kenntnis der Spulenausleuchtung
ist in solchen Fillen nicht mehr zwingend erforderlich.

Die nicht-lineare SOS-Kombination einzelner phased-array Elemente fiihrt
jedoch zu einer Verteilungsfunktion, welche sich durch eine modifizierte Bes-
selfunktion 1. Art beschreiben lisst [50]. Speziell in Regionen mit geringem
SNR fiihrt diese Rauschverteilung zu einer Verzerrung der Beziehung zwischen
der Bildintensitdt und dem zugrundeliegenden Signal. In Simulationen zeigten
Hardy et al. [113|, dass bei kleinen SNR das geschiitzte Betragsbild grofer
ist, als das entsprechende wahre rauschfreie Signal. Mit sinkendem SNR steigt

dabei der Bias im Betragsbild. Auch konnte in der Studie belegt werden, dass
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diese Art der Signalstérung mit der Anzahl der array Elemente zunimmt. Mit
steigender Anzahl an Empfingern konnen selbst bei hheren SNR die Abwei-
chung zwischen geschitztem Betragsbild und rauschfreiem Signal nicht mehr
vernachldssigt werden. In der T5-Relaxometrie, speziell bei der Bestimmung
kurzer Ty Zeiten oder der Anwendung langer Echozeiten Ty, kann dieser Sach-
verhalt zu einem biased Schitzer des gesuchten Relaxationsparameters fiihren
[113].

2.4 Degenerative Gelenkserkrankungen

Im Jahre 2000 wurde mit dem Bone and Joint Decade eine weltweite Initiative
ins Leben gerufen [166, 302|. Erklértes Ziel dieser internationalen Initiative ist
es, die Lebensqualitit von Personen, welche unter muskuloskeletalen Erkran-
kungen leiden, weltweit zu verbessern. Erkrankungen des Bewegungsappara-
tes, Gelenkserkrankungen sowie Erkrankungen der Wirbelsdule stellen die am
meisten verbreitete Volkskrankheit dar. Dazu sei als Beispiel angefiihrt, dass
als zweithaufigsten Grund fiir eine frithzeitige Arbeitsunfihigkeit chronische
Riickenschmerzen angegeben werden.

Die Osteoarthrose, im angelsédchsischen Raum auch Osteoarthritis und im
deutschsprachigen Raum oft vereinfacht Arthrose genannt, ist die haufigste Ur-
sache einer gesundheitlichen Beeintrichtigung der dlteren Bevolkerung [139].
Schitzungen zufolge sind 40 % der Frauen iiber 50 von osteoporotischen Frak-
turen betroffen. Generell weisen Gelenkserkrankungen eine spezifische Signifi-
kanz bei dlteren Menschen auf, die Hilfte aller chronischen Beschwerden bei
Personen im Alter von 65 und dariiber ist dadurch begriindet. Durch gezielte
Pravention, friithzeitige Diagnose und anschliefsender adiquater Therapie erho-
hen sich fiir die Betroffenen die Chancen auf eine gesundheitliche Verbesserung.

Bildgebende Diagnosesysteme spielen auf den Gebieten der Diagnose, bei
Verlaufskontrollen, in der Grundlagenforschung als auch bei Medikamentenstu-
dien eine entscheidende Rolle. Wie durch etliche Studien belegt, beispielsweise
in 143, 252, 180, 194, 84, 283|, gewinnt auf dem Gebiet der muskuloskeletalen
Bildgebung die Magnetresonanztomographie mehr und mehr an Bedeutung.
Als ein nicht invasives Verfahren liegen neben der morphologischen Darstel-

lung die Stérken der MRT zusétzlich darin, im Zuge quantitativer Bildgebung
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biochemische Informationen, als Biomarker bezeichnete Parameter, bereitzu-

stellen.

In den folgenden beiden Abschnitten soll kurz zusammengefasst Einblick
in jene Gebiete der muskuloskeletalen Erkrankungen gegeben werden, welche
fiir das Verstédndnis der aktuell eingesetzten Untersuchungsmethoden relevant

sind.

2.4.1 Osteoarthrose

Osteoarthrose (OA) ist eine multifaktorielle Gelenkserkrankung die mit Knor-
pelverlust, Umwandlung des subchondralen Knochens und Entziindungsre-
aktionen der Synovialis einhergeht. Als sekundére Arthrose wird das Miss-
verhiltnis zwischen Belastung und Regeneration aufgefasst. Diese kann sich
durch Ubergewicht, instabile Bandapparate, Uberbelastung, Deformititen so-
wie auch schon im friithen Alter, beispielsweise durch traumatische Gelenks-
schiden und Knorpeldefekte, entwickeln. Generell finden wihrend des Vor-
ganges der OA schichtspezifisch im hyalinen Knorpel unzéhlige Prozesse auf
molekularer Ebene statt, welche wie von Sandell et al. [245] erstmals vorge-
nommen, beispielsweise in fiinf Abldufe eingeteilt werden konnen. In den an-
fanglichen Stadien kommt es zum Verlust von Proteoglykanen, der Zunahme
des Wassergehaltes sowie zu einer Desorganisation des kollagenen Netzwerkes.
Mit fortlaufender Entartung ulzeriert der Knorpel, Proteoglykane diffundieren
dabei in die Gelenksfliissigkeit. Im fortgeschrittenen Stadium schwindet die
Dicke des Knorpels, Proteoglykan- und Wassergehalt sinken weiter ab. In den
Spatphasen von OA sind der Wassergehalt, Kollagen und Proteoglykane weiter

reduziert, das kollagene Netzwerk ist schwer beeintrichtigt [57].

Die Diagnose von OA ist schwierig, da Knorpel ein avaskuldres, aneurales
Gewebe ist, und Anzeichen einer Erkrankung erst zu spateren Erkrankungs-
stufen deutlich werden [40, 211]. Wurde Osteoarthrose diagnostiziert, ist es
sehr wahrscheinlich, dass mit der Zeit die Intensitéit des Schmerzes und auch

der Grad der Beeintrichtigung zunimmt [222].
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2.4.2 Osteoporose

Die Osteoporose ist definiert als eine systemische Erkrankung des Skelettes, bei
der eine verminderte Knochenmasse einhergehend mit strukturellen Verdnde-
rung vorliegt, welche zu einem erhdhten Frakturrisiko fithrt. Die Abnahme der
Festigkeit resultiert nicht allein aus dem Knochenverlust. Dafiir verantwortlich
zeigen sich auch Anderungen der trabekuliiren Struktur oder der Dicke der Kor-
tikalis. Die eigentliche klinische Komplikation der Osteoporose sind Frakturen.
Die typische osteoporotische Fraktur ist eine Sinterfraktur (Wirbelkorperfrak-
tur), welche iiber Monate zunimmt. Ursachen einer Osteoporose reichen von
der alters- oder postmenopausal bedingten Osteoporose bis hin zu angebo-
renen Storungen des Mineralstoffwechsels oder endokrinologisch verursachten
Erkrankungen |267]. Die anatomische Verteilung der Osteoporose héngt von
der ihr zugrundeliegenden Ursache ab. Die Erkrankung kann prinzipiell gene-
ralisiert, regional oder auch auf einen einzigen Korperteil lokalisiert auftreten.
Als haufigste generalisierte Skeletterkrankung ist die senile Osteoporose zu
nennen |58].

Fiir die mechanische Festigkeit des Knochens ist nicht allein die Masse aus-
schlaggebend, auch die Anderung der Materialverteilung hat einen wesentli-
chen Einfluk. Ein Verlust der Knochendichte entspricht einer Strukturinde-
rung der Kortikals sowie des trabekuldren Knochens, wobei der trabekuldre
Knochen infolge seiner groferen Oberfliche auf metabolische Verdnderungen
schneller reagiert. Am ausgeprigtesten sind Anderungen der trabekuliren Mi-
krostruktur am Achsenskelett [100] und an den Apophysen langer Rohren-
knochen [102]. Typisch fiir den trabekuldren Verlust ist, dass zuerst die nicht-
gewichttragenden Trabekel mineralisiert werden. In den Wirbelknochen kommt
es dadurch vorwiegend zum Abbau der horizontal verlaufenden Trabekel. Da-
durch reduziert sich die sogenannte Knicklast viel stirker, als dies durch die
Massednderung reprasentiert wird. Dabei kann der trabekuldre Knochen des
Wirbelkorpers zwischen 30-40 % an Masse verlieren, ehe es zu zunehmenden
Unterbrechungen der horizontalen Verbindungen kommt. Ab diesem Zeitpunkt
der Erkrankung reicht ein geringer Masseverlust aus, um die trabekuldre Struk-
tur zu zerstoren, die mechanische Festigkeit ist drastisch verringert und das
Frakturrisiko steigt [74].

Zahlreiche Aspekte der Osteoporoseerkrankung sind bekannt: Verdnderung
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der geometrischen Struktur und verminderte Knochenmasse; beides fiihrt zu
einer erhohten Briichigkeit des Knochens. Fiir die abnehmende Festigkeit sind
eine Reihe von Prozessen verantwortlich: die Anderung der Materialverteilung,
die Verdnderung der Knochenoberfliche sowie der Masseverlust. All diese Vor-
ginge reduzieren die Briichigkeit, sind aber nicht gleichzusetzen mit dem Frak-
turrisiko. Das Frakturrisiko ist ein komplexer Begriff, der auch durch den Sturz-
mechanismus mitbestimmt wird. Periphere Frakturen, wie etwa Schenkelhals-,
Radius- oder Humerusfrakturen, sind duflerst unwahrscheinlich, ohne Sturz
also keine periphere Fraktur.

Im Jahre 1994 wurde von der WHO-Osteoporosestudiengruppe vorgeschla-
gen, die Osteoporose iiber die Messung der Knochendichte zu definieren [219].
Jedoch sollte die Diagnostik keinesfalls auf die Knochendichtemessung be-
schrankt werden. Die Nachteile dieses Verfahrens sind sowohl in experimentel-
len als auch klinischen Studien belegt [52, 154, 282, 284]. Das Hauptproblem
liegt in der Uberschneidung der Knochenmineraldichte (BMD) von gesunden
Individuen und Patienten mit osteoporotischen Frakturen [172]. Am Beginn
der Osteoporosediagnostik stehen daher anamnestische Erhebungen, anschlie-
fsend zur Frakturdiagnostik Rontgenuntersuchungen der Lendenwirbel- und der
Brustwirbelsdule. Die Knochendichtemessung dient der Friihdiagnostik sowie
der Verlaufskontrolle unter Therapie [171]. Zusammenfassend, mit den konven-
tionellen radiologischen Methoden kénnen die Knochenmasse bestimmt und
eingetretene Frakturen diagnostiziert werden. Objektive quantitative Struk-

turdiagnostik ist der Routinediagnostik zur Zeit nicht zugénglich |75].
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Kapitel 3
Ziele der vorliegenden Arbeit

Die vorliegende Arbeit beschéftigt sich mit methodologischen Aspekten der
quantitativen MR Bildgebung muskuloskeletaler Gewebe. Im speziellen um-
fassen die durchgefiihrten Studien quantitative Relaxationsbestimmungen zur
Optimierung der Messeffizienz an Feldstédrken von 1.5 und 3T. Weiters ei-
ne Evaluierung eines nicht-linearen parallelen Rekonstruktionsalgorithmus zur
Bestimmung der transversalen Relaxationszeit T5. Auf dem Gebiet der Magne-
tostatik werden neue analytische Losungen prisentiert, um Suszeptibilitiatsef-
fekte innerhalb des spongiosen Knochens sowie pathologische Knochenumbau-
prozesse anhand Simulationsmodellen zu studieren. Die Anwendung der effek-
tiven transversalen Relaxationszeit T5* zur longitudinalen Uberwachung der
trabekuldren Mikrostruktur wurde als Auswerteprogramm, inklusive automa-
tischer Segmentierung von trabekularen Knochen sowie Generierung standar-
disierter Untersuchungsregionen, realisiert.

Die nun anschlieenden Kapitel umfassen folgende Themen:

e Optimierung der Aufnahmeparameter von Gradientenecho- und Spinecho-
basierten Sequenzen zur Verbesserung des Kontrast-zu-Messzeit-Verhalt-

nisses typischer Gewebe des Kniegelenks bei Feldstirken von 1.5 und 3 T.

e Kapitel 5 untersucht die Eignung eines nicht-linearen parallelen Rekon-
struktionsverfahrens zur Quantifizierung von 75, durch Phantom- und in
vivo Experimente sowie durch Vergleich der Ergebnisse mit einer ME-
SE-Standardmethode.

e In Hinblick auf die Anwendung der Ty*-Relaxometrie zur Beurteilung von
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trabekularen Mikrostrukturen wurden fiir den Fall der Einbringung von
langgestreckten und abgeplatteten Rotationsellipsoiden in ein homogenes
Magnetfeld neue analytische Losungen der Potentialgleichung aufgestellt.
Ausgehend von diesen Resultaten folgen anhand von zwei- und drei-
dimensionalen Knochenmodellen Simulationen zur Untersuchung der Re-
laxationszeit T3 als Funktion der Winkelabhéngigkeit, der Abnahme von

Knochenmasse sowie der Unterbrechung einzelner Trabekel.

Die Entwicklung sowie Evaluierung eines neuen Auswerteprogrammes
zur Beurteilung des trabekuliren Knochens ist Thema des Kapitel 7.
Eine automatische Segmentierung des trabekulédren Knochens sowie die
Berechnung der effektiven Relaxationszeit T5* in standardisierten Un-
tersuchungsregionen, unter Beriicksichtigung der rdumlichen Anisotropie

der trabekuldren Struktur, bilden dabei den Kern des Programmes.
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Kapitel 4

Quantitative Bildgebung

muskuloskeletaler Gewebe

4.1 Einleitung

Der Grofsteil der konventionellen MR Untersuchungen des muskuloskeletalen
Systems erfolgt an 1.5T Gerdten. Gleichzeitig steigt die Verfiigbarkeit von
Systemen mit hoheren Feldstéirken, typischerweise 3T, im klinischen Umfeld
stetig an. Der Wechsel auf hohere Magnetfelder resultiert in einen proportio-
nalen Signalzuwachs, einer Zunahme des Effekts der chemischen Verschiebung
und einer Anderung der Relaxationszeiten. Beim Umstieg auf hohere Feld-
starken sind diese Phdnomene bei der Wahl der optimalen Sequenzparame-
ter daher zu beachten. Sind die Relaxationsgréften beim aktuellen Grundfeld
bekannt, so 1afkt sich eine Parameteroptimierung beispielsweise basierend auf
den Signalgleichungen der betreffenden Sequenz mittels Computersimulationen
durchfiihren.

Im ersten Abschnitt dieses Kapitels werden anhand von in vivo Experimen-
ten an zwei unterschiedlichen MR Systemen die Relaxationskonstanten wie
auch die relativen Spindichten typischer Gewebe des Kniegelenks abgeleitet.
Basierend auf den daraus resultierenden Gewebeeigenschaften werden anschlie-
flend die Sequenzparameter T, T sowie der Kippwinkel o von Gradienten-
und Spinecho-basierten Techniken optimiert. Als Kriterium der Optimierung
wird dazu das Verhiltnis von Kontrast zu eingesetzter Messzeit des jeweiligen

untersuchten Gewebes herangezogen.
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4.2 MR-Relaxometrie

Ziel der Studie ist die Validierung eines Messprotokolls zur Quantifizierung
typischer muskuloskeletaler Gewebe. Anhand von Probandenstudien bei zwei
unterschiedlichen Magnetfeldstirken werden die Relaxationszeiten T, Ty, To*

sowie die relativen Spindichten, bezogen auf die Synovialfliissigkeit, bestimmt.

4.2.1 Material und Methoden

Die Untersuchungen zur Bestimmung der Gewebeeigenschaften des Kniebe-
reichs wurden an drei gesunden Probanden durchgefiihrt. Die Experimente
erfolgten an einem 1.5T System (Magnetom Sonata, Siemens AG, Erlangen,
Deutschland) mit einer 1-Kanal Extremitétenspule, und an einem 3T Tomo-
graph (Magnetom TIM Trio, Siemens AG, Erlangen, Deutschland) mit einer
8-Kanal Rx/Tx Kniespule. Die Auswahl der Untersuchungsregion (ROI) er-
folgte in allen Aufnahmen jeweils in einer sagittalen Schicht des rechten Knies,
welche durch den dufseren Femurkondylus verlief. Anschliefend wurde in einer
homogenen Region des auszuwertenden Gewebes manuell eine ROT eingezeich-
net. Die Relaxationszeiten von Muskel, Knorpel, Synovialfliissigkeit, Knochen-
mark und des Hoffaschen Fettkorpers wurden mittels einer monoexponentiellen
3-Parameter Methode der kleinsten Fehlerquadrate der mittleren Signalintensi-
téaten aus den jeweiligen ROIs an die entsprechende Signalgleichung (2.47-2.49)

approximiert.

T: Quantifizierung

Zur quantitativen Bildgebung wurde eine Inversion-Recovery Technik (IR) an-
gewendet, wobei der Ausleseblock durch eine Turbo-Spinecho Sequenz rea-
lisiert wurde [122]. Insgesamt wurden 21 Aufnahmen mit unterschiedlichen
Inversionszeiten 717 akquiriert. So konnte ein 77 Bereich von 30 bis 10000 ms
abgedeckt werden. Bei der Wahl der Repetitionszeit Tk wurde darauf geachtet,
dass vor jedem Inversionspuls jeweils die gleiche Ausgangsmagnetisierung vor-
herrscht. Somit wurde die Repetitionszeit einer jeden Messung entsprechend
Tr = 5000 ms+77 angepafst. Die vollstindigen Messparameter sind in der Ta-

belle 4.1 zusammengefaft.
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Ty Quantifizierung

Die Messung der zeitlichen Signalverldufe zur Bestimmung der transversalen
Relaxationszeit T erfolgte durch eine CPMG multi-Echo Spinecho Sequenz
(MESE). Beginnend mit der Echozeit T von 20ms wurde die transversale
Relaxationskurve linear, anhand von 32 akquirierten Echos, alle 10 ms abge-
tastet. Ein Uberblick {iber die restlichen Sequenzparameter ist in Tabelle 4.1
gegeben.

Um den Einfluss der Ti-Relaxation zu beriicksichtigen, wurden die gemes-

senen Signalintensitdten mit folgendem Korrekturfaktor cor, gewichtet:

1
1 _ e(TR_nTE)/Tl :

cor, = (4.1)
Der Term (Tr — nTg) beriicksichtigt dabei die Tatsache, dass die Langsrelaxa-
tion nach Ablauf des Echozuges nahe Null ist. Wodurch erst ab dem Zeitpunkt
nTg die Ti-Relaxation erfolgt.

T>* Quantifizierung

Fiir die Aufzeichnung der T,*-gewichteten Daten wurde eine gespoilte, multi-

Gradientenecho Sequenz verwendet. Mit einem Echoabstand von jeweils 4.92 ms,
beginnend bei einer Echozeit Tr von 4.92ms, wurden 16 Ty*-gewichtete Bil-

der akquiriert. Anhand des so gewdhlten inter-Echoabstand konnte fiir alle Tg

Messpunkte die in-Phasen Bedingung zwischen dem Wasser- und Fettsignal

(Ax = 3.5 ppm) erfiillt werden. Die iibrigen Parameter der Gradientenecho

Sequenz sind in Tabelle 4.1 aufgelistet.

Bestimmung der relativen Protonendichte

Fiir die Berechnung der relativen Protonendichte wurden die Ergebnisse der
T>-Approximation herangezogen. Anhand der resultierenden 75 Zeiten und der
Signalgleichung (2.48) wurde die Signalamplitude innerhalb des betreffenden
Gewebes zum Zeitpunkt T = 0 ms extrapoliert. Anschliefend wurden die
resultierenden Protonendichten der betrachteten Gewebetypen auf jene der

Synovialfliissigkeit normiert.
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T Ty Tox

IR MESE  multi-GRE
FOV (mm) 128 128 128
Matrix 2562 2562 2562
Phasenkod. A/P A/p A/P
BW (Hz/Pixel) 190 190 385
Kippwinkel « (°) 180 180 90
Tr (ms) 5000+17 3000 3000
Tg (ms) 10 20 4.92-79.72
Tr (ms) 30-10000 - -
Echos 21 32 16
ETL n 15 1 1

Tabelle 4.1: Messprotokolle der angewendeten MR-Sequenzen zur Bestimmung der Relaxations-

parameter bei 1.5 und 3 T. Alle Aufnahmen wurden bei sagittaler Orientierung, einer Schichtdicke

von 4 mm, einer 0.5 mm isotropen Schichtauflésung und einer Mittelung akquiriert.

4.2.2 Ergebnisse

Die resultierenden mittleren Relaxationszeiten und die relativen Spindichten

sind zusammen mit der Angabe der prozentuellen Anderung infolge des Wech-
sels der Grundfeldstirke von 1.5 auf 37T in den Tabellen 4.2-4.5 angefiihrt.

Aus den approximierten Zeitkonstanten ist deutlich der feldstirkeabhéingige

Einfluk zu erkennen. Beim Ubergang zu hoheren Magnetfeldern steigt die 77,

die transversale Relaxationszeit 15 verkiirzt sich.

In vivo Ty Relazationszeiten (ms)

Gewebe 15T 5T Zunahme %
Muskel 1035 £ 52 1338 + 68 29.3
Knorpel 990 + 39 1152 + 93 16.3
Synovialfliissigkeit 3274 £ 212 3421 £ 280 4.5
Knochenmark 306 £+ 23 383 £+ 18 25.1
Hoffascher Fettkorper 324 4+ 24 432 £+ 49 33.3

Tabelle 4.2: In vivo T} Relaxationszeit bei 1.5 und 3 T.



4.2. MR-Relaxometrie 63

In vivo Ty Relaxationszeiten (ms)

Gewebe 5T 5T Abnahme %
Muskel 38+ 3 34+£3 10.5
Knorpel 48 + 8 46 £ 12 4.2
Synovialfliissigkeit 996 + 95 641 + 124 35.6
Knochenmark 93 £ 6 87 £ 5 6.5
Hoffascher Fettkorper 94 + 6 83 + 4 11.7

Tabelle 4.3: In vivo T, Relaxationszeit bei 1.5 und 3 T.

Generell sind die Ergebnisse vergleichbar mit Resultaten aus &hnlichen Un-
tersuchungen, wie beispielsweise mit jenen von Gold et al. [95] ermittelten
Relaxationszeiten typischer Kniegewebe. Dabei ist beim Wechsel von 1.5 zu
3T die abrupte Anderung der T, von Synovialfliissigkeit auffillig. Ein Phéino-
men, welches auch von anderen Forschungsgruppen beschrieben wurde, und
daher in der Fachliteratur die 75 Relaxationszeit in einem relativ breiten Be-
reich angegeben wird (95, 121, 114, 310|. Ein &hnlich starkes feldabhidngiges
Verhalten war auch bei der effektiven transversalen Relaxationszeit T5* zu be-
obachten. Beziiglich der erh6hten Standardabweichung der Synovialfliissigkeit
und des Knorpels wird angenommen, dass die dafiir entscheidenden Einfluss-
faktoren von Partialvolumen-Effekten oder auch von natiirlichen Variationen

ausgehen. Fullerton et al. [86] konnten zeigen, dass im biologischen Gewe-

In vivo Ty Relaxationszeiten (ms)

Gewebe 15T 3T Abnahme %
Muskel 19 + 2 17+ 4 10.5
Knorpel 35 +7 31 +9 11.4
Synovialfliissigkeit 111 + 64 86 + 78 22.5
Knochenmark 7+ 0.6 6+ 2 14.2
Hoffascher Fettkorper 21 + 3 19 £5 9.5

Tabelle 4.4: In vivo 75" Relaxationszeit bei 1.5 und 3 T.

be die Feldabhangigkeit der 77 durch Kreuzrelaxationsphéinomene, etwa durch

makromolekulare und hydrodynamische Effekte, induziert wird. Diese Wech-
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Relative Spindichte

Gewebe 57 ST Zunahme %
Muskel 0.70 £ 0.02 0.71 £ 0.03 14
Knorpel 0.77 £ 0.02 0.79 £ 0.04 2.6
Synovialfliissigkeit 1 1 /
Knochenmark 0.61 £0.02 0.65 £ 0.07 6.5
Hoffascher Fettkorper 0.83 + 0.02 0.84 4+ 0.04 1.2

Tabelle 4.5: In vivo relative Spindichten bei 1.5 und 3 T.

selwirkungen fiihren in der konventionellen MR Bildgebung, mit statischen
Feldstarken bis 3 Tesla, zu einer Dispersion der 7). Bei Feldstirken < 0.57T re-
sultiert die Dispersion in relativ kurze 77 Werte; mit zunehmender Feldstéarke
wichst die T [32].

Gemiéfs der Theorie von Bloembergen et al. [22] nehmen mit steigender
Feldstéarke die T5 Werte leicht zu. Diese Theorie basiert auf einem Ein-Phasen-
Modell. Biologisches Gewebe ist hingegen ein Multi-Phasen Gebilde, darin
herrscht in jeder Phase ein lokales Magnetfeld mit eigenen Korrelationszeiten
der unterschiedlichen Phasen. Im Ein-Phasen-Modell resultiert der chemische
Austausch von Protonen zwischen diesen beiden Phasen in eine Dephasierung,
welche mit der Anderung in Frequenz? skaliert [299]. Aus Experimenten an bio-
logischen Systemen folgerten Zhong et al. [312], dass Kreuzrelaxationseffekte
die T5 Relaxation bis zu einer Frequenz von 100 MHz mafgeblich beeinflussen,
dariiber ist der 75 Zerfall vom chemischen Austausch dominiert. Somit ist bei
hoheren Feldstiarken der chemische Austausch fiir die Abnahme der Relaxati-
onszeit T» mafgebend [312].

Die Verkiirzung der 75 Werte bei 3 T lieke sich aufgrund dieser Erkenntnisse
erkldren. Obwohl die Proteinkonzentration geringer ist als im Gewebe [271],
und somit durch solch ein Modell definiert sein miifste, ist die, verglichen mit
den tibrigen Geweben, relativ betriachtliche Abnahme der T5 als auch T5* von
Synovialfliissigkeit durch das Ein-Phasen-Modell nicht ausreichend erklarbar.
Eine mdgliche Erklarung dafiir ist der hohe Diffusionskoeffizient des Wassers
[160], wodurch sich Protonen verstirkt entlang Suszeptibilitdtsgradienten be-

wegen. Dabei dephasieren die Protonen irreversibel, und die transversale Re-
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laxationszeit verkiirzt sich. Da die Suszeptibilitdtsgradienten linear mit der
Feldstarke ansteigen, wird davon ausgegangen, dass auch die bewegungsindu-
zierte Dephasierung linear mit der Feldstarke zunimmt. Dieser Relaxationsef-
fekt konnte auch fiir die anderen Gewebearten gelten, jedoch wiirde, infolge
des kleineren Diffusionskoeffizienten, dieser Mechanismus eine untergeordnete
Rolle spielen [62].

4.3 Kontrastoptimierung

Ein Resultat der stindigen Weiterentwicklung auf dem Gebiet der Aufnahme-
technik in der Magnetresonanztomographie ist eine deutliche Beschleunigung
der Datenakquisition. Dadurch steigt bei vielen Untersuchungen die Anzahl
der akquirierten MR-Bilder, obwohl die Auswertezeit, die dem Arzt fiir die
Diagnosestellung zur Verfiigung steht, unverdndert bleibt. Eine wesentliche
Verbesserung konnte in Zukunft die computerunterstiitzte Diagnostik bringen,
die in der Literatur auch mit dem Schlagwort Computer Aided Diagnostics
(CAD) beschrieben wird [90]. Als Ausgangsbasis zur automatischen Gewebe-
segmentierung bendétigen die entsprechenden Programme Datensétze, in denen
die zu unterscheidenden Gewebe einen moglichst hohen Kontrast aufweisen.
Diese Arbeit konzentriert sich auf die Anforderungen bei der Gewebeseg-
mentierung typischer Gewebe im Bereich des Kniegelenks. Fiir Muskel, Syno-
vialfliissigkeit, Knorpel, Knochenmark (im Condylus lateralis) und Fett (sub-
kutanes Fett und Hoffascher Fettkorper) sollen die Aufnahmeparameter Tg
und T bei Spinecho Sequenzen beziehungsweise Tg, Tk und Kippwinkel o
bei gespoilten Gradientenecho Sequenzen so optimiert werden, dass in der zur
Verfiigung stehenden Messzeit fiir jedes Gewebepaar der maximale Kontrast

erzeugt wird.

4.3.1 Material und Methoden

Die verwendete Methodik zur Bestimmung der Gewebeparameter sowie die
Auswertung der quantitativen Bildgebung sind unter Abschnitt 4.2.1 Material
und Methoden bereits beschrieben worden. Die Grundlage fiir die Kontrastop-
timierung stellen die zuvor bestimmten Relaxationszeiten und Spindichten bei
den beiden Feldstiarken von 1.5 und 3T dar, angefiihrt in den Tabellen 4.2-4.5.
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Simulation des Kontrastverhaltens

Mit den Ausdriicken
By = e TR | By = et (4.2

und der Protonendichte p lisst sich das Signal der gespoilten GRE Sequenz im
Gleichgewichtszustand wie folgt ausdriicken [110]:

L =B mory (4.3)

SGRE = ,OSiII(Oé) 1-E COS(O()

Diese Signalgleichung basiert auf idealisierten Annahmen, rechteckiges Schicht-
profils und perfektes HF-Spoiling.

Simuliert wurde das Kontrastverhalten der gespoilten GRE Sequenz fiir
den Bereich: von T = 2-100ms, mit einer Schrittweite von 2ms, von Ty =
10-3000 ms, mit einer Schrittweite 10 ms und von a = 1-90° in 1° Inkremen-
ten. Als kiirzeste T wurde die aktuelle Repetitionszeit als T, = T + 5ms
festgelegt.

Das Signal einer SE Sequenz im Gleichgewichtszustand kann wie folgt ge-

schrieben werden [109]:

_Tr-Tg/2
SSE =p (]_ + E1 — 2e T ) EQ . (44)

Auch in diesem Fall werden idealisierte Bedingungen angenommen; die Si-
gnalgleichung gilt fiir einen perfekten 90° Anregungspuls, einen perfekten 180°
Refokussierungspuls und fiir ein rechteckiges Schichtprofil.

Fiir die SE Sequenz wurde das Signalverhalten als Funktion der Messpa-
rameter in den Bereichen: von T = 10-1000 ms, mit einer Schrittweite von
10 ms und von T = 200-10000 ms in 50 ms Schritten analysiert. Zuséatzlich

wurde die minimale Repetitionszeit als Tr > Tg + 10 ms definiert.

Simulation und Optimierung des Verhiltnisses Kontrast zu Messzeit

Als Maf fiir den Kontrast zwischen zwei Geweben A und B diente der Betrag
der Signaldifferenz A/. Die Einbeziehung der fiir die Ausbildung einer Signal-
differenz erforderlichen Messzeit in die Effektivitdtskalkulation erfolgte durch
Division von Al mit dem Ausdruck /Ty [39, 70]. Dies ist zweckmifig, da

die Messzeit bei konstanter Matrixgrofe proportional zu Tg ist, und das SNR
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mit der Wurzel der Akquisitionen skaliert. Somit wurde folgender Ausdruck

als Optimierungskriterium ausgewertet:

[1(A) — I(B)]
VI

Die Indizes A und B bezeichnen darin die beiden aktuell betrachteten Ge-

Cery = (4.5)

webetypen. In den Simulationen wurde vorausgesetzt, dass aulser Tg, Tk und
a bei jeder Messung und Feldstirke die restlichen Messparameter sowie das
Rauschen konstant bleiben.

Um nun fiir ein spezielles Gewebepaar die optimalen Geréteeinstellungen
zu ermitteln, wurde C,yy fiir alle entsprechenden Parameterkombinationen be-
rechnet. Als optimal wurde jener Parametersatz definiert, welcher fiir das ak-

tuell untersuchte Gewebepaar C.sy maximierte.

4.3.2 Ergebnisse

Gradientenecho Sequenz

In den Abbildungen 4.1 und 4.2 sind die Resultate der Simulation des Kon-
trast/ Messzeit-Verhéltnis C. ;s der zehn untersuchten Gewebepaare fiir Grund-
feldstérken von 1.5 beziehungsweise 3 T dargestellt. Die angegebenen Echozei-
ten Ty entsprechen denjenigen, bei welchen das optimale C, sy ermittelt wurde;
Tr und « bleiben in der Darstellung als Variable erhalten.

Das Gewebepaar Synovialfliissigkeit /Hoffascher Fettkorper fithrte zum ma-
ximalen Wert von C¢ss. Das kleinste Verhéltnis ergab die Kombination Mus-
kel /Knorpel. Aus dem Verlauf von C. fiir die Paarung Muskel/ Synovialfliis-
sigkeit ist zu erkennen, wie sich mit zunehmendem T der optimale Kippwinkel
anpasst und ebenfalls ansteigt. Fiir diese Gewebekombination ldsst sich wei-
ters ableiten, dass bei der optimalen Tr mehrere Parametersidtze von Tx und
« existieren, die zu einem anndhernd optimalen C.ss fiihren. Aus diesen Si-
mulationen wird deutlich, dass mit dem jeweiligen optimalen T fiir beliebige
Kippwinkel a zwischen 10° und 90° stets eine optimale Tk gefunden werden
kann. Kleine a und schnelle Messungen erzeugen, verglichen mit den Kontras-
ten bei grofen o und ldngeren Tg, zwar geringere Signaldifferenzen, jedoch
infolge der Normierung auf die eingesetzte Messzeit erbringen diese beiden un-

terschiedlich langen Akquisitionen in etwa dieselbe Kontrasteffektivitit Cyy.
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Abbildung 4.1: Gradientenecho Sequenz bei 1.5 T: simulierte C. ¢ fiir die zehn unterschiedlichen
Gewebepaarungen bei jeweils optimaler Tg.
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Abbildung 4.2: Gradientenecho Sequenz bei 3 T: simulierte C¢yy fiir die zehn unterschiedlichen
Gewebepaarungen bei jeweils optimaler Tg.
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Die vollstandigen Simulationsergebnisse der C, ¢ s-Optimierung fiir die gespoilte

GRE Sequenz sind in der Tabelle 4.6 zusammengefasst.

Knorpel Synovial fl.  Knochenm. Hof f. Fett.

1.5T 3T 1.5T 3T 1.5T 3T 1.5T 3T

Cepr 0140 0.142 0.224 0206 0.256 0.247 0.593 0.503
o 14 12 11 11 22 22 15 18

Muskel TR 28 21 75 78 10 13 7 13
TE 20 16 40 34 2 2 2 2

Cesr / / 0.228 0.199 0.287 0.271 0.529 0.411
a /1 16 17 13 16 17
Knorpel TR / / 19 19 o8 37 7 10
Tg / / 2 2 14 14 2 2

Cepf/ / / /0389 0.335 0.737 0.597
o / / / / 16 15 17 19
Synovialfl. TR / / / / 10 16
T / / / / 2 2

Cepr / / / / / /0470 0.398
o / / / / / / 16 15
Knochenm. IR / / / / / / 13 16
Ty / / / / / / 8 8

Tabelle 4.6: Gespoilte GRE Sequenz: optimale Aufnahmeparameter in ms bzw. © zum Erreichen

eines maximalen Kontrast/Messzeit-Verhdltnis C.s¢ in a.U. fiir die untersuchten Gewebepaare.

Spinecho Sequenz

Die Simulationsergebnisse des Kontrast/Messzeit-Verhiltnisses der zehn Gewe-
bepaare fiir die Spinecho Sequenz sind fiir die beiden unterschiedlichen Feld-
stiarken in Abbildung 4.3 und 4.4 gezeigt.

Die Kombination Synovialfliissigkeit/Fettkorper resultierte in das grofte
Verhéltnis C.sr, wiahrend die geringste Kontrasteffektivitit bei der Kombi-
nation Muskel /Knorpel auftrat. Diese beiden wasserhaltigen Gewebe konnten
infolge der dhnlichen Gewebegréfen 717, T sowie Spindichte nur schwer vonein-

ander getrennt werden. Allgemein zeigte sich bei der Spinecho Technik, dass
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Abbildung 4.3:

Gewebepaarungen.
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Abbildung 4.4: Spinecho Sequenz bei 3 T: simulierte C.¢ fiir die zehn unterschiedlichen Ge-

webepaarungen.

die Messparameter moglichst nahe an den optimalen Werten zu wéhlen sind.

Bereits bei leichten Abweichungen vom optimalen Parametersatz verringert

sich die Kontrasteffektivitat C.s¢ deutlich. Einzig die Gewebepaarungen Syn-

ovialfliissigkeit zu Muskel beziehungsweise Knorpel tolerieren diesbeziigliche
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Abweichungen. Die vollstdndigen Simulationsergebnisse der C,s¢-Optimierung

fiir die SE Sequenz sind in der Tabelle 4.7 zusammengefasst.

Knorpel Synovial fl.  Knochenm. Hoff. Fett.

1.5T 3T 1.5T 3T 1.5T 3T 1.5T 3T

Cepy 0.067 0.090 0.295 0275 0.377 0.376 0.571 0.489
Muskel Tp 1110 1000 4590 4770 270 350 320 420
Tz 20 10 120 100 10 10 10 10

Cepr / / 0.283 0.257 0.329 0.304 0.520 0.412
Knorpel  Th / /4690 4950 250 300 300 380
T, / /15 130 10 10 10 10
Copr | / / /0461 0419 0658 0.533
Synovialfl. Tn / / / /300 360 340 420
Tw / / /100 10 10 10
Cery / / / / / / 0.206 0.134
Knochenm. IR / / / / / / 510 910
Tg / / / / / / 10 10

Tabelle 4.7: SE Sequenz: optimale Aufnahmeparameter in ms zum Erreichen eines maximalen

Kontrast/Messzeit-Verhiltnis Ce s in a.U. fiir die untersuchten Gewebepaare.

Eignung von GRE und SE Sequenzen zur Differenzierung bestimm-

ter Gewebepaare des Kniegelenks

Aus den Simulationsergebnissen kann abgeleitet werden, dass sich basierend
auf Ccss die betrachteten zehn Gewebepaare in zwei gleich groke Gruppen
einteilen lassen. Fiir die Kombination Muskel/Knorpel sowie den vier Gewe-
bepaarungen, mit jeweils dem Fettkorper als ein Element, erbringt die Gra-
dientenecho Technik die zeitlich effektiveren Messungen. Bei den iibrigen fiinf
Paaren weisen die Simulationen hingegen der Spinecho Sequenz die hoheren
Cesy aus.

Trotz der, verglichen zur GRE Technik, stets lingeren Messzeit Tx sollte
bei der Auswahl der geeigneten Aufnahmesequenz als Entscheidungsgrundlage
Cess herangezogen werden. In der Praxis konnte dann auf Messzeit verkiirzende

Mafnahmen, wie beispielsweise auf die fast-Spinecho Methode [122], welche
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ein dhnliches Kontrastverhalten aufweist wie die Spinecho Technik, oder auf
Verfahren der parallelen Bildgebung, zum Beispiel auf GRAPPA oder SENSE
[104, 229| zuriickgegriffen werden.

4.3.3 Diskussion

Die Ergebnisse dieser Studie sollen dazu beitragen, moglichst alle Gewebetypen
zukiinftig mit automatischen Prozeduren differenzieren und segmentieren zu
konnen. Die Gegeniiberstellung der resultierenden Ergebnisse aus Simulationen
bei zwei unterschiedlichen Feldstirken war nicht Thema der Untersuchungen.

An zwei unterschiedlichen Grundfeldstédrken wurden fiir zehn verschiede-
ne Gewebepaare jeweils optimale Geridteparameter bestimmt, mit welchen die
Kontrasteffektivitit, respektive der Kontrast bezogen auf die Messzeit, ma-
ximiert wird. Aus den vollzogenen Simulationen folgt, dass hinsichtlich der
Kontrasterzeugung insgesamt beide untersuchten Sequenztypen etwa gleich ef-
fektiv sind. Allerdings sind dabei die GRE Sequenzen flexibler, da sich mit
verschiedenen Parametersitzen von Tk und « dhnliche Kontrasteffektivitat er-
reichen ldsst.

Der Einfluf der Feldstirke auf die erzielbare Kontrasteffektivitat lasst sich
am deutlichsten an den Gewebepaarungen mit Beteiligung des Hoffa “schen
Fettkorpers erkennen, da die 7} relativ groken feldabhingigen Schwankungen
unterlag. Auch bei den Kombinationen mit der Synovialfliissigkeit als Element
traten relativ groke Anderungen in C, ¢ auf, dieses Mal infolge der Schwankun-
gen der transversalen Relaxationszeiten. Aus den Ergebnissen der Simulationen
lieke sich vermuten, dass der Ubergang zu hoheren Feldstirken, bezogen auf
die Effektivitdt Cess, keinen Vorteil erbringt. Daher sei bei der Interpretati-
on von Cgy zu betonen, dass in dem angewendeten Optimierungsverfahren
der positive Einfluft hoherer Feldstirken auf das Signal-zu-Rausch-Verhéltnis
nicht beriicksichtigt wurde. Lediglich die Anderungen der Relaxationszeiten
reflektierten den Effekt einer hoheren Feldstérke. In dhnlichen Untersuchun-
gen zur Kontrastoptimierung bei unterschiedlichen Feldstdrken wurde anhand
unterschiedlicher Optimierungsmethoden versucht, diesem Effekt Rechnung zu
tragen [95].

Die Grenzen der hier prasentierten Optimierung sind einerseits durch die

Messgenauigkeit der quantitativen Bildgebung gegeben, andererseits konnten



4.3. Kontrastoptimierung 73

nicht alle Effekte, die bei praktischen Messungen auftreten, in den Simu-
lationen beriicksichtigt werden. Als diesbeziigliche Punkte wéren, im Falle
nicht Lorentz “scher Feldverteilung oder infolge Diffusionseffekte, die nicht-
exponentielle Abhéangigkeit des Signales von der Echozeit, der Einfluss des
Schichtprofils bei Anregung und Refokussierung, sowie das nicht perfekte HF-
Spoiling zu nennen. Auferdem wurde die Problematik einer moglicherweise
inhomogenen Signalausleuchtung der Empféngerspule hier noch nicht beriick-
sichtigt. Auch sei darauf hinzuweisen, dass Vergleiche zwischen unterschiedli-
chen Techniken nur bei konstanter raumlicher Auflésung, identer Spulenkon-
figuration und Auslesebandbreite sowie Grundfeldstéirke giiltig sind. Als zu-
sitzliche Einschrankung wére zu erwahnen, dass die Optimierungen an gesun-
den Gewebedaten durchgefiihrt wurden. Hinsichtlich der Gewebeeigenschaften
weicht jedoch pathologisches Gewebe von gesundem ab. Entsprechende Ab-
weichungen sind in vielen Fillen nicht vorhersehbar, somit schrinkt sich die
Praktikabilitit der abgeleiteten Ergebnisse auf die Anwendung bei gesundem
Gewebe ein.

Es gibt aber Ansétze fiir MR-Untersuchungen, bei denen kein pathologi-
sches Gewebe zu erwarten ist. So ist beispielsweise die Analyse der Korperfett-
und Muskelverteilung bei der Risikobeurteilung fiir Diabetes ein wichtiges und
zunehmend hiufig eingesetztes Instrument. Auch die Bestimmung von Form
und Morphologie gesunder Gelenkflichen sowie der Skelettgeometrie kénnen
durchaus Informationen iiber die Eignung eines Individuums fiir belastende
Berufe oder Sportarten erbringen.

In Hinblick auf das erzielbare, relativ geringe Kontrast/Messzeit-Verhéltnis
der Paarung Muskel/Knorpel stellen die daraus resultierenden Falschklassi-
fizierungen von Knorpel- beziehungsweise Muskelgewebe, zusammen mit der
zeit- und bedienerintensiven Auswertung, die eigentliche Hiirde einer Einfiih-
rung spezieller Analysen als routineméifige Diagnosemethode zur Gewinnung
quantitativer Grofen, wie etwa der Knorpeldicke bzw. -volumen, dar. Hinge-
gen ermoglichte, wie in Kapitel 7 noch gezeigt wird, die bei Gradientenecho-
basierter Bildgebung resultierende hohe Kontrasteffektivitéit eine automatische

Trennung der beiden hier untersuchten fetthaltigen Gewebe.
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Kapitel 5

Iterativ regularisierte parallele
Bildrekonstruktion zur
Quantifizierung der transversalen

Relaxationszeit 1o

5.1 Einleitung

In der MR-Bildgebung konnten durch den Einsatz von Techniken der nicht-
linearen parallelen Bildrekonstruktion, im Speziellen durch die Verwendung
der iterativ regularisierten Gauk-Newton Methode (IRGN), bereits erfolgreich
hohe Beschleunigungsfaktoren realisiert werden [279, 150, 149|. Als eine nicht-
lineare Technik bietet die IRGN Methode die Moglichkeit, aus den unterabge-
tasteten Messdaten sowohl die Spulensensitivititen als auch das Bild simultan
zu bestimmen. Dabei sind fiir die Losung des inversen Problems und gleichzei-
tig fiir die Schatzung der Spulensensitivititen Normierungs- als auch Regula-
risierungsschritte zwingend erforderlich.

In dem aktuellen Kapitel wird daher untersucht, ob bei der Anwendung des
IRGN-Verfahrens fiir die quantitative Bestimmung der transversalen Relaxa-
tionszeit T, infolge des komplexen Rekonstruktionsvorganges mogliche Ein-
schrankungen auftreten konnen. Zu diesem Zweck wurden bei unterschied-
lichen Parametereinstellungen die Ergebnisse der IRGN-Rekonstruktion mit

jenen bei voller Ortskodierung verglichen.
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5.2 Iterativ regularisierte Gaufi-Newton Metho-

de

Die grundlegende MR Signalgleichung kann als nicht-lineare Operatorgleichung
aufgefasst werden, in der ein Operator F den Bildinhalt, respektive die Proto-

nendichte p, und die Spulensensitivititen ¢ auf die Messdaten abbildet:
Flz)=ymitz=1] | . (5.1)

Die unterschiedlichen Empfangsprofile der verschiedenen Spulen sind darin
durch ¢; bis ¢y bezeichnet. In der vorliegenden Arbeit wird zur Losung dieser
MR Signalgleichung auf die Methode des iterativ regularisierten Gaufs-Newton
Algorithmus zuriickgegriffen.
Die grundlegende Idee ist die Linearisierung des Problems um eine initiale
Schétzung x,:
F(z, + dx) = DF(x,dx + F(x,)) . (5.2)

Darin bezeichnet DF(x,,) die Fréchet Ableitung von F an der Stelle z,,. Diese

linearisierte Gleichung wird dann fiir die Aktualisierung dz geldst:
DF(x,)dz + F(z,) =vy. (5.3)

Zur Berechnung eines Schétzers fiir die Losung des linearisierten Problems
kann die Methode der konjugierten Gradienten angewendet werden. Infolge
der schlechten Konditionierung der linearisierten Gleichungen ist fiir die Inver-
sion im Zuge der Losung eine Regularisierung zwingend notwendig, mit dem
Resultat der Reformulierung entsprechend dem Levenberg-Marquardt Algo-
rithmus [163, 191|. Eine weitere Verbesserung der Losung kann durch Ab-
anderung der Aktualisierungsvorschrift gewonnen werden. Dadurch wirkt die
Regularisierung auf das Ergebnis der Aktualisierung bezogen auf den anfang-
lichen Schéitzer. Die Aktualisierungsvorschrift der daraus resultierenden IRGN
Methode lautet somit [279]:

dz = (DF(2,)" DF (2,) + a 1)~ (DF(2,)" (y — F(,)) + (@0 — 70)) -
(5.4)
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Der Regularisierungsparameter «, wird geméik a,, = apq" gewahlt, mit ¢ €
(0,1).

Fiir den Einsatz der IRGN Methode bei der parallelen Bildrekonstruktion
sind aus den gemessenen Daten der Einzelspulen die Berechnung des Operators
F, dessen Ableitungen sowie die Adjungierten der Ableitungen zu ermitteln.
Weitere Details zur Implementierung sowie eine ausfiihrliche theoretische Ab-
handlung des IRGN Algorithmus fiir parallele Bildgebung sind in den Arbeiten
von Uecker et al. [279, 278| als auch von Bauer und Kannengiesser [11] zu fin-

den.

5.2.1 Regularisierung der Spulensensitivitiaten

Uecker et al. [279] weisen in ihren Arbeiten darauf hin, dass die direkte Anwen-
dung des IRGN Algorithmus auf das Problem der autokalibrierenden paralle-
len Bildgebung zu unrealistischen Rekonstruktionsergebnissen fiithren wiirde.
Namlich wiirden die Losungen der Spulensensitivitidten Teile der Bildinforma-
tion, und das resultierende Bild Anteile der Spulenprofile beinhalten. Verant-
wortlich fiir dieses Verhalten ist die Signalgleichung, welche selbst im vollstan-
dig abgetasteten Fall unterbestimmt ist. Das zeigt sich an der Tatsache, dass
beispielsweise eine Multiplikation des Bildanteils der Losung (p, ¢,) mit einer
beliebigen komplexen Funktion f, und eine gleichzeitige Division der Spulen-
profile durch selbige, eine vollkommen andere Funktion (p- f,¢,/f) generiert.

Eine mogliche Abhilfe dieser Mehrdeutigkeit erbringt das Hinzufiigen von
a priori Information beziiglich dem Verhalten der Objekt- und Sensitivitits-
information im Frequenzraum. Im Allgemeinen weist das zu rekonstruierende
Objekt scharfe Kontrastiibergdnge auf, wihrend die Spulenprofile als glatte
Funktionen charakterisiert sind. Diese glatte Eigenschaft der Spulenempfind-
lichkeit kann durch eine zuséatzliche Norm sichergestellt werden, welche in jeder
Newton-Iteration die Losung des Optimierungsproblems mitbeeinflusst. Solch
eine Norm kann durch Gewichtung der L?-Norm [314] in der Frequenzdoméne

mittels des zusatzlichen Ausdrucks

>1/2

(14 s]|&|” (5.5)

realisiert werden. Mit s als Skalierungsparameter werden hohe Ortsfrequen-

zen bestraft, wobei der Strafterm ein Polynom des Abstandes vom k-Raum
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Zentrum vom Grad [ ist. Diese adaptierte L? Norm regularisiert die Losung
des Spulenanteils, hohe Frequenzanteile werden bestraft woraus die geforderte

Glattheit der Spulensensitivititen resultiert.

5.2.2 Wahl der Rekonstruktionsparameter

Die Wahl der erforderlichen Parameter zur nicht-linearen parallelen Rekon-
struktion erfolgte in Anlehnung an die verdffentlichten Startwerte aus der Ar-
beit von M. Uecker [278]. Die initiale Schétzung x¢ des Objekts p wurde auf den
konstanten Wert von 1 gesetzt, die Spulenprofile ¢y, . . ., ¢, wurden mit Null in-
itialisiert. Vor dem Beginn der Berechnungen erfolgte eine Normalisierung der
Messdaten in der L?-Norm auf den Wert 100. Der Regularisierungsparameter
der ersten Newton-Iteration o betrug den Wert 1, und wurde in jedem weite-
ren Iterationsschritt mit dem Faktor ¢ = 2/3 multipliziert. Die Parameter zur
Regularisierung der Spulenprofile wurden mit s = 220 sowie [ = 16 gesetzt.
Ein wesentlicher Faktor einer jeden iterativ regularisierenden Methode ist
ein geeignetes Abbruchkriterium. Dabei ist im Sinne einer Charakterisierung
mittels einer Norm das beste Bild nicht notwendigerweise auch ein optima-
les Bild fiir medizinische Anwendungen. In der Praxis ist fiir das Verhalten
von Rauschen und anderen Storeinfliissen zu erwarten, dass sich diese Fak-
toren von Messung zu Messung nur geringfiigig dndern. Die Bestimmung der
Anzahl der Tterationsschritte wurde aus diesem Grund anhand visueller Uber-
priifung der Rekonstruktionsergebnisse vorgenommen. Allgemein ist beziiglich
des Verhaltens des Rekonstruktionsalgorithmus zu erwidhnen, dass die Wahl
der Iterationsanzahl ein Kompromiss zwischen geringem Rauschen bei wenigen
Schritten, und geringen Artefakten infolge der Unterabtastung bei steigenden

Iterationen, ist.

5.3 Evaluierung der Rekonstruktionsergebnisse

bei quantitativer MRT

Als néchstes wird die Eignung der nicht-linearen parallelen Rekonstruktion fiir
den Einsatz der quantitativen MR-Bildgebung evaluiert. Ziel ist es, den Einflufs
von Faktoren wie den Grad der Unterabtastung auf die Genauigkeit der MR-
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Relaxometrie zu ermitteln. Weiters soll auch die Frage untersucht werden, in
wie weit die Messgenauigkeit durch die Aktualitdt der Spulensensitivitdten be-
eintrichtigt wird. Wenn die zuvor ermittelten Spulensensitivitdten zur Losung
des inversen Problems an darauffolgenden Echozeitpunkten herangezogen wer-
den, wird fiir diesen Fall das Rekonstruktionsverhalten untersucht. In solchen
Situationen gleicht der IRGN Algorithmus dann der konjugierten Gradienten
Variante des SENSE Verfahrens (CG-SENSE) [228].

5.3.1 Material und Methoden

Fiir die experimentelle Ermittlung der Iterationsschritte sowie Evaluierung der
quantitativen Bildgebung wurden drei in vivo Experimente bei unterschiedli-
chen Beschleunigungsfaktoren (R = 1/2/4) durchgefiihrt. Die Untersuchungen
erfolgten an einem klinischen 3T System, Tim Trio (Siemens, Deutschland, Er-
langen). Mittels einer 8-Kanal Knie Sende/Empfangsspule wurden dabei Daten
vom rechten Kniegelenk eines gesunden Probanden akquiriert. Die Messpa-
rameter der Th-gewichteten 2D-MFESE Sequenzen fiir die Aufnahme von 10
sagittalen Schichten lauteten wie folgt: T = 1800ms, 10 Echos mit einem
Echoabstand von 9.2 ms beginnend bei T = 9.2ms, 90°/180° Kippwinkel und
eine Bandbreite von 230 Hz/Pixel. Die rdumliche Auflosung leitete sich von ei-
nem 150 mm? FOV, einer Schichtdicke von 2 mm und einer 2562 Matrix ab. Fiir
die Bestimmung der Spulensensitivitdten wurden wihrend den beschleunigten
Aufnahmen 24 Referenzlinien aufgezeichnet.

Die Ermittlung eines Schitzers der transversalen Relaxationszeit 75 aus
den beschleunigten Spinecho Daten erfolgte geméf dem in Abschnitt 2.3.2
erlauterten Ablauf. Zusétzlich wurde das erste Spinecho von dem Approxima-
tionsverfahren ausgeschlossen, um Artefakte in der T, Berechnung aufgrund
von Bj-Inhomogenitéten oder nicht-idealem Schichtprofil zu minimieren [243].
Innerhalb der sechsten Schicht, der zentralen Schicht des untersuchten Volu-
mens, wurde in den auszuwertenden Geweben manuell jeweils eine Untersu-
chungsregion eingezeichnet. Fiir die pixelweise Approximation wurde ein mono-
exponentieller Signalzerfall angenommen, die Fitprozedur erfolgte mittels eines
3-Parameter Algorithmus (least squares).

Die nicht-lineare parallele Rekonstruktion der beschleunigten Daten erfolg-
te lokal, wobei der IRGN Algorithmus, wie in Abschnitt 5.2.2 erldutert, in
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MATLAB (The MathWorks, Inc.) implementiert und die notwendigen kom-

plexen Rohdaten zuvor vom MR-System exportiert wurden.

5.3.2 Ergebnisse
Ermittlung der Iterationsschritte

Anhand visueller Inspektion der rekonstruierten Bilder wurde als Abbruchkri-
terium eine notwendige Anzahl von fiinf Gauf-Iterationsschritten festgesetzt.
Diese qualitative Bewertung beruht auf den in Abbildung 5.1 gezeigten Rekon-

struktionsergebnissen als Funktion der Iterationsanzahl und unterschiedlichen

Beschleunigungsfaktoren. Im Falle einer Unterabtastung von R = 2 resultieren

Abbildung 5.1: Ergebnisse der IRGN-Rekonstruktion der beschleunigten Datensitze R = 2/4
als Funktion der Anzahl der Iterationsschritte. Bereits ab dem fiinften lterationsschritt weist das

rekonstruierte Bild keinerlei Einfaltungsstérungen auf, ein weiterer Gaul-Schritt entfallt somit.

bereits vier Durchldufe in ein einfaltungsfreies Rekonstruktionsergebnis. Hin-
gegen sind bei einem Beschleunigungsfaktor von R = 4 bei vier Iterationen
Einfaltungserscheinungen im zentralen Bildbereich noch deutlich zu erkennen.

Basierend auf diesen Resultaten gilt fiir die hier untersuchten Beschleunigungs-
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faktoren, dass ab der fiinften Gauf-Iteration keine weitere qualitative Verbesse-
rung des Rekonstruktionsergebnisses auftritt. Weitere Berechnungsdurchliaufe
fiihren wohl aber zu einer Zunahme von Bildrauschen, wie fiir R = 4 entlang

des Femurschaftes zu erkennen ist.

Nicht-lineare parallele T>-Relaxometrie

Die berechneten T Relaxationskarten fiir unterschiedliche Beschleunigungsfak-

toren R, basierend auf den Rekonstruktionsergebnissen des ITRGN-Verfahrens

sowie der CG-Variante, sind in Abbildung 5.2 gezeigt. In den Zeilen a—c wurden

Abbildung 5.2: Resultierende T, Relaxationskarten bei unterschiedlichen Beschleunigungsfak-
toren; Zeilen a—c aus IRGN-Verfahren, Zeilen d—f aus CG-Variante. Weiters sind in a) die

untersuchten Geweberegionen weill eingezeichnet.

die Spulenprofile zu jedem Echozeitpunkt neu ermittelt; in der C'G-Variante
(Zeilen d—f) wurden zur Losung des inversen Problems fiir die restlichen neun
Echozeitpunkte die berechneten Sensitivitdten der acht Spulen zum Zeitpunkt
des ersten Echos (Tr = 9.2ms) herangezogen. Verglichen zu den T Werten
aus den unbeschleunigten Aufnahme steigt fiir die Fille R = 2/4 die hetero-

gene Erscheinung der 75 Zeiten in den ansonsten homogenen Geweben. Nicht
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nur im zentralen Bildbereich (entlang des Femurs und der Tibia) sondern auch
in den Randgebieten des FOV (beispielsweise im Muskelgewebe) dominierte
bei einem Beschleunigungsfaktor von R = 4, das durch die Unterabtastung
generierte Rauschen die Genauigkeit des 75 Schitzers.

Anhand rein visuellen Vergleiches zwischen den Ergebnissen des IRGN-
Verfahrens und der CG-Variante sind keine Unterschiede in den T, Werten
festzustellen. Erst die quantitative Auswertung der Relaxationszeiten in den
ausgewahlten vier Untersuchungsgebieten erbrachte zwischen den beiden Re-
konstruktionsvarianten kleine Abweichungen hervor. Dazu sind in Tabelle 5.1
die mittleren Gewebeparameter der vier Regionen beider Varianten bei un-
terschiedlichen Beschleunigungsfaktoren zusammen mit den abgeleiteten T,
Zeiten aus der Standard-MESE Sequenz angefiihrt. Diese ermittelten Rela-
xationsparameter stehen in allgemeiner Ubereinstimmung mit verdffentlichten
Zeiten, beispielsweise in [206, 95|. Wie bereits aus Abbildung 5.2 bekannt,
belegen die untersuchten Relaxationswerte ein Anwachsen der Standardabwei-
chung mit zunehmender Unterabtastung, vergleiche dazu Tabelle 5.1. Hinge-
gen decken sich die resultierenden Mittelwerte des vollstandigen Datensatzes
(R = 1) der nicht-linearen Rekonstruktionsverfahren mit den resultierenden
Relaxationszeiten der MESE-Referenzwerte. Nur im Falle des Knorpelgewe-
bes resultiert die CG-Variante mit einem R = 4 in eine deutliche Abweichung

der mittleren T5.

Muskel Knorpel Hof fa.Fett Knochenm.
MESE R=1 39.53+1.89 5237+ 3.05 11656 £ 1.76 124.38 + 2.06
R=1 40.11+220 51.87 +291 117.01 £ 3.19 125.90 + 3.08
IRGN R=2 40.05+216 4831 +3.09 11881 +3.86 127.69 + 4.07
R=4 4239 £ 350 53.26 +6.03 118.90 + 5.09 122.30 £+ 11.78
R=1 40.15 £ 222 51.27 £293 118.05 £ 3.12 125.67 £ 3.96
CG-Var. R =292 4051 +2.17 4844 + 3.05 118.80 + 3.80 125.72 + 4.08
R=4 4195+ 394 5436 +7.02 119.38 +£5.44 124.58 + 12.80

Tabelle 5.1: Ergebnisse der mittleren 75 Werte in ms fiir unterschiedliche Beschleunigungsfak-
toren des nicht-linearen parallelen Rekonstruktionsalgorithmus; Spulenprofile zu allen Echozeit-

punkten bzw. nur zum ersten Echozeitpunkt aktualisiert.
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5.3.3 Diskussion

Die vorliegende Evaluierung an einem gesunden Probanden zeigt erfolgreich
die Eignung der nicht-linearen parallelen Rekonstruktionstechnik zur Quanti-
fizierung des transversalen Relaxationsparameters bei einer Feldstarke von 3 T.
Durch den Einsatz der parallelen Bildgebung konnten bei anndhernder Halbie-
rung der Akquisitionszeit (von 7:46min bei R = 1 auf 4:17min bei R = 2)
vergleichbare Rekonstruktionsergebnisse, wie jene im Falle einer vollstandigen
k-Raum Abtastung, erzielt werden.

Neben der gewiinschten Reduzierung der Messzeit verringert sich bei der
parallelen Technik, infolge der geringeren Anzahl akquirierter k-Raum Daten-
punkte, notgedrungen auch das SNR. Als Konsequenz sind hoéhere Beschleu-
nigungsfaktoren, wie hier gezeigt bei R = 4, aufgrund der erhShten Standard-
abweichung nur bedingt fiir eine exakte Quantifizierung von Relaxationspa-
rametern geeignet. Im Falle einer vierfachen Messreduktion verdoppelten sich
anndhernd die Standardabweichungen in den vier unterschiedlichen Gewebe-
regionen. Verglichen zu den Referenzwerten im vollstindig abgetasteten Fall
zeigen die hier durchgefiihrten Auswertungen bis zu einem Reduzierungsfaktor
von R = 2 keine signifikante Beeinflussung der mittleren 75 Zeiten. Ahnliche
Resultate konnten auch von Zuo et al. [316] bei einer Evaluierungsstudie des
parallelen Verfahrens GRAPPA gezeigt werden.

Der Vergleich der berechneten Parameter 75, resultierend aus den Rekon-
struktionsergebnissen der IRGN Methode und dessen C'G-Variante, zeigt ei-
ne vergleichbare Genauigkeit beider Techniken. Eine signifikante Abweichung
ergibt sich lediglich fiir die Relaxationswerte des Knorpelgewebes bei einer
Unterabtastung von R = 4. Dafiir liegt der Vorteil der C'G-Variante im kiirze-
ren Rechenaufwand, und stellt mit einer Reduktion der Berechnungszeit von
ungefdhr einem Drittel eine effiziente Alternative zur IRGN Technik dar. Es
sollte jedoch nicht {ibersehen werden, dass die Spulenprofile zu den unter-
schiedlichen Echozeitpunkten beispielsweise infolge von Patientenbewegungen
variieren konnen. Dadurch wéare die Giiltigkeit der zum ersten Echozeitpunkt
ermittelten Sensitivitdten verletzt. Im schlechtesten Falle kdnnten im rekon-
struierten Bild dadurch Einfaltungsartefakte nicht mehr vollstindig korrigiert
werden. Aktuelle Profile zu jeder Echozeit, wie sie der IRGN Algorithmus

generiert, bieten in solchen Situationen Abhilfe.



84 5. IRGN-METHODE ZUR T, QUANTIFIZIERUNG

Anhand der durchgefiihrten Evaluierung an typischen Geweben des Knie-
gelenks konnte gezeigt werden, dass die nicht-lineare parallele Bildgebung bis
zu einem Beschleunigungsfaktor von R = 2 die Messgenauigkeit der 75 nicht
nachteilig beeintriachtigt, und sich als dquivalent zur MESE Referenztechnik
verhielt. Speziell in Situationen mit geringem SNR, respektive kurzen 15 Zei-
ten und hohen R, ist die Rauschcharakteristik des Rekonstruktionsverfahrens,
vergleiche dazu Abschnitt 2.3.6, bei der Wahl des Signalmodells und des Ap-
proximationsverfahren zu beriicksichtigen. Fiir die quantitative MRT bieten
parallele Rekonstruktionstechniken die Moglichkeit zufillige Fehler zu mini-
mieren, da durch eine Verkiirzung der Messzeit die Wahrscheinlichkeit der

Patientenbewegungen reduziert wird.
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Kapitel 6

Simulation — Magnetfeldverteilung

innerhalb spongioser Knochen

6.1 Einleitung

Es ist allgemein bekannt, dass Storungen des homogenen, statischen Magnet-
feldes einen wesentlichen Einflufs auf die Entwicklung des Resonanzsignals aus-
iiben. Prinzipiell lassen sich magnetische Inhomogenititen beziiglich der Ent-
stehungsursache und Stirke unterteilen, die daraus resultierenden Auswirkun-
gen auf das Verhalten der Signalrelaxation variieren ebenfalls [268, 305].

In praktischen Anwendungen kann fiir ein Gradientenecho Experiment der
durch Lorentz “sche Feldinhomogenitidten hervorgerufene zusatzliche Signalver-

lust durch folgenden empirischen Ausdruck angegeben werden:
S(Tg) o< exp 272 mit Ry = 1/T + R, (6.1)

Der Beitrag zur Relaxationsrate R3, ausgehend von den lokalen Feldinhomoge-
nitéten, ist darin durch die Grofe RY, beriicksichtigt. Im einfachsten Fall variiert
das inhomogene Magnetfeld ndherungsweise linear {iber das Untersuchungsge-
biet, wodurch R, ~ vAB angesetzt werden kann, mit AB als Felddnderung
entlang der Untersuchungsregion.

Thema dieses Kapitels ist die Untersuchung von magnetischen Feldstorun-
gen, welche innerhalb spongioser Knochen aufgrund des Suszeptibilitéitseffekts
induziert werden, und deren Einflufs auf die Bestimmung der Relaxationspa-

rameter bei der quantitativen MR-Bildgebung die Grundlage der Evaluierung
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des Status der trabekuldren Mikroarchitektur basierend auf qMRT darstellt
[290].

Auf dem Gebiet der MR-Osteodensitometrie bieten Simulationen von sus-
zeptibilitdtsinduzierten Magnetfeldverteilungen die Moglichkeit, Erkenntnisse
iiber die Zusammenhdnge zwischen histomorphometrischen Parametern der
trabekuldren Mikroarchitektur und dem davon beeinflussten zeitlichen Verhal-
ten des Resonanzsignals zu gewinnen. Ziel ist es, Effekte, hervorgerufen durch
morphometrische Grofsen wie den intertrabekuldren Abstand, der Trabekeldi-
cke, sowie der Knochenvolumsfraktion ¢ auf die induzierte Linienverbreiterung

des Resonanzspektrums zu analysieren.

Vorangegangene Arbeiten, durchgefiihrt an theoretischen Modellen als auch
an Phantommessungen, konzentrierten sich vorwiegend auf die Untersuchung
einer speziellen Mikrostruktur. Dabei wurde zur Modellierung von sogenannten
rod-like Strukturen (den Grundelementen des trabekuldren Netzwerkes wie sie
beispielsweise in Wirbelknochen vorkommen [126]) in den Simulationen zur Be-
stimmung der Magnetfeldverteilungen auf unendlich ausgedehnten Zylindern,
beziehungsweise in Phantomuntersuchungen zur Nachbildung der Knochen-
struktur auf Zylindermodelle zuriickgegriffen |78, 255, 306].

Zur Untersuchung der gelenksbildenden Knochen in den Extremititen sind
solche Modelle nur bedingt geeignet. Aus der histomorphometrischen Auswer-
tung von puC'T Untersuchungen ist bekannt, dass innerhalb des distalen Femurs
sich die Mikroarchitektur der Spongiosa durch sogenannte plate-like Struktu-

ren charakterisieren ldsst [126].

Der Schwerpunkt der folgenden theoretischen Studie liegt in der Simulation
von Magnetfeldverteilungen in der unmittelbaren Umgebung des trabekuld-
ren Netzwerkes, welches beispielsweise im distalen Ende des Femurknochens
vorkommt. Zur Nachbildung des kndchernen Gitters werden dabei Rotations-
ellipsoide verwendet, welche innerhalb einer sogenannten Einheitszelle, die das
Untersuchungsgebiet représentiert, entsprechend angeordnet werden, und so

als vereinfachtes Modell der tatséchlichen Trabekelkonfiguration dienen.



6.2. Material und Methoden 87

6.2 Material und Methoden

Als Grundmodell fiir die Auswertung der magnetischen Feldverteilung wurde
ein 2-Kompartiment-Modell, Knochenmark und mineralisierter Knochen, ein-
gesetzt. Die Realisierung des Modells einer plate-like trabekuldren Architektur
erfolgte mittels abgeplatteter Rotationsellipsoide. Fiir die Analysen der Unter-
brechungen von Trabekelverbindungen anhand eines rod-like Modells wurden
langgestreckte Rotationsellipsoide herangezogen.

Die fiir diese Aufgaben erforderlichen mathematischen Beziehungen zur ana-
lytischen Beschreibung der induzierten Magnetfeldverteilung infolge der Ein-
bringung von Ellipsoiden in ein homogenes, statisches Magnetfeld sind im An-
hang A und B ausfiihrlich dargelegt.

Das magnetische Reaktionsfeld, hervorgerufen durch einen beliebig orien-
tierten abgeplatteten Rotationsellipsoiden lautet fiir den Aufenraum in karte-

sischen Koordinaten:
r?—(n-r)? (n-r)?

a? c2 =1
H, (z,y,2) = —Ho L (1 —g2) — n(Ho-n)[Ly (g1 —33) — L1 (g1 — 52)]
Uo(r,n) 4

+r, (HO : I') .Zl (62)

W (r,m) [2 4 (TU(r, ))?]?
_ 2
— 1, (Hy-n)(r-n) Ly 2+ (@ (r,n))?] G(r, n) w,(r,n)
4 t,(r,n)
Wo(r, 1) [(TU(r,m))? + 22

Im Falle eines langgestreckten Rotationsellipsoiden kann das Reaktionsfeld in

— 1, (Hy-n)(r-n) L,

kartesischen Koordinaten ausgedriickt werden als:

r? —(n-r)? N (n-r)?

a? c2 =1
M) — o O —fggp— n(Hy m)[Lo (Fi— ) — Ln (i — o)
—n (Hon) L e T (63
1y (o m)een) Lo e e e
4 Uy(r,n)

+r, (Hy-n)(r-n) L,

wy(r,n) [(@y(r,n))* —2]*
Der Vektor Hy reprasentiert das homogene, statische Magnetfeld in kartesi-

schen Koordinaten, r bezeichnet den Ortsvektor. Die Ausrichtung des homo-
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genen Feldes zur Symmetrieachse (z-Achse) ist durch die beiden Winkel «
und S, fiir Abweichungen in der x-z beziehungsweise der y-z Ebene, erfasst;
a = [ = 0° entspricht Hy parallel z. Die Symmetrieachse der Rotationskorper
ist durch den Normalvektor n festgelegt. Die weiteren Funktionen sowie die
Konstanten Lg, L1, My, My, welche die Materialeigenschaften x beriicksichti-
gen, sind fiir den abgeplatteten und den langgestreckten Fall im Anhang A

beziehungsweise im Anhang B definiert.

6.2.1 Computersimulation

Die fiir die Untersuchung des MR Signalverlaufs entwickelten Simulationen
folgen dem, von Bakker et al. [5] beschriebenen, allgemeinen Ansatz. Dem
entsprechend werden in einem ersten Schritt die Feldstorungen des statischen
Magnetfeldes infolge des Suszeptibilitdtsunterschiedes zwischen den Rotations-
ellipsoiden (Trabekel, y2) und dem Hintergrund (Knochenmark,y;) berechnet.
Anschliefsend resultiert die gesuchte MR, Signalkurve aus der Fourier Transfor-
mation der rdumlichen Magnetfeldverteilung bezogen auf die Zeit.

Die Prézessionsfrequenz der Spins im homogenen Magnetfeld ist durch die
magnetische Induktion B bestimmt. Geméfk der Materialgleichung der Ma-
gnetostatik lautet die resultierende magnetische Induktion B,, hervorgerufen

durch das eingebrachte Netzwerk von Rotationsellipsoiden:
B, = p(Ho. + M, (r)) = po(1 + x) (Ho. + M. (r)) . (6.4)

M., bezeichnet die aufgrund des Suszeptibilitatseffekts induzierte Magnetisie-
rung. Als verwendetes Mafssystem kommt im gesamten Kapitel das MKS-
System zur Anwendung; die Suszeptibilititen wurden auf das Einheitsvolumen
bezogen [130]. Der Zerfall der transversalen Magnetisierung des mineralisier-
ten Knochens ist verglichen zu jenem innerhalb des Knochenmarks viel kurz-
lebiger. Das empfangene Resonanzsignal bei der MR-Osteodensitometrie ent-
springt daher iiberwiegend aus der transversalen Magnetisierungskomponente
des Knochenmarks. Somit entspricht M, der z-Komponente des berechneten
Reaktionsfeldes AH,, ., hervorgerufen durch die unterschiedliche magnetische
Eigenschaft von Knochen und Mark.

Aus der Summe der einzelnen Beitrige H.; aller Rotationsellipsoiden inner-

halb der Einheitszelle kann der resultierende Effekt aller Feldinhomogenititen
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bestimmt werden: .
AH,.(r)=> H.(r) . (6.5)
i=1

Wechselwirkungen zwischen den Ellipsoiden wurden nicht beriicksichtigt. Diese
Vereinfachung ist giiltig, da Wechselwirkungen zwischen den Strukturen Stor-
effekte von zweiter Ordnung umfassen, welche zum Gesamtfeld Beitrige in
der Grékenordnung von Hy (Ax)?, oder &~ Hy - 1072 hervorrufen. Solche Fel-
der sind gegeniiber den Beitrigen erster Ordnung, aufsummiert in Gleichung
(6.5), vernachlissigbar klein.

In einem einfachen MR Experiment, Anregungspuls gefolgt von einer Aus-

leseperiode, kann das FID Signal wie folgt reprasentiert werden:

S(t) = const / dr et T/ (6.6)

VoIl

Mit w(r) = vB,(r) folgt weiter:

S(t) = const / dPr e B0 T2/t (6.7)

VOI

Nach Einsetzen von (6.4) kann folgender Ausdruck in H gefunden werden:

S(t) = const / dPr e~ o) (Hoat Al z(r) =T/t (6.8)
VoI
Durchzufiihren ist dieses Integral iiber die gesamte Einheitszelle, welche die El-
lipsoide beinhaltet, mit v = 267.522 - 10% rad s~ Tesla™! als gyromagnetisches
Verhéltnis.

Um die Simulationsergebnisse mit MR Betragsbildern vergleichen zu kon-
nen, ist das Betragssignal von S(t) zu bilden. Abgesehen vom dissipativen
Relaxationsmechanismus e~72/* sind in (6.8) die Terme in Hy, rein oszillie-
rend. Somit kann der fiir die Auswertung wesentliche Zerfallsverlauf wie folgt

geschrieben werden:

|S(t)| = const / dPr e Mtro (X)) A 2 (x) (6.9)

VoI

Der Term pio(1 + x1) bezeichnet die magnetische Permeabilitdt am Ort r,
AH,, .(r) berechnet sich gemif (6.5) als Summe iiber die Reaktionsfelder der

beteiligten Rotationsellipsoiden.
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a.)

Abbildung 6.1: a.) Schematische Darstellung des Modell |, plate-like Struktur. b.) Einheitszelle
mit BemaRung; Um Randeffekte zu minimieren, sind die Abmessungen der Zelle kleiner als die
Rotationsellipsoiden; BemaBung in mm. -, bezeichnet den Neigungswinkel der horizontalen-

bzw. vertikalen Trabekel, T}, ;, deren Zentren; C' den Koordinatenursprung der Einheitszelle.

Modell I

In einer ersten Simulationsreihe soll der Einfluf der Lage der Einheitszelle in
Bezug zur Ausrichtung des Hauptmagnetfeldes gepriift werden. Zu diesem Zwe-
cke wurde fiir einen Winkelbereich von @ = 4+ 20° und § = 0° in 5°-Schritten
die Lageabhingigkeit der Feldverteilung und die dadurch resultierenden Zeit-
konstanten 77 analysiert. Die Abnahme der Knochenmasse war Thema einer
zweiten Simulationsreihe. Im Zuge dieser Untersuchung wurde daher die Vo-
lumenfraktion ¢ schrittweise reduziert, wobei die Dicke der horizontal als auch
vertikal ausgerichteten Rotationsellipsoide gleichermafen verringert wurde. Die
Konfiguration der drei-dimensionalen Einheitszelle wie auch die verwendeten
Simulationsparameter sind in Darstellung 6.1 abgebildet beziehungsweise in

Tabelle 6.1-6.2 zusammengefafit.

Modell 11

Anhand eines zwei-dimensionalen Modells wurde der Einfluf auf die Feldvertei-

lung bei vollstdndiger Unterbrechung der Trabekel simuliert. Zu diesem Zwecke
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Modell T
Trabecula Vector n (z,y,2) Center T (z,y,2)
n, ny, T, T
left /top sin 10°,0,cos 10°  0,sin 95°,cos95° -400,0,0 0,0,-700
middle 1,0,0 0,0,1 0,0,0 0,0,0

right /bottom  sin 15°,0,cos15°  0,sin95°,c0s95°  400,0,0  0,0,700

Tabelle 6.1: Parameter der abgeplatteten Ellipsoide eingesetzt im Modell I. Die Einheiten der
Zentren sind in pm gegeben. Die Suszeptibilitdt der trabekuldren Knochen und des Knochen-
marks wurden wie folgt gesetzt: y; = —0.62-4-7-107% und x2 = —0.9-4-7-107° [130]. Ein
Hauptmagnetfeld der Stirke By, = 3 T, respektive Hy, = 2.38732-10° A/m, a = 5° und
B = 0° wurde angelegt.

wurde die dafiir verwendete Einheitszelle aus langgestreckten Rotationsellip-
soiden modelliert. Vor der Unterbrechung bildeten vier Ellipsoide die Zelle.
Eine Unterbrechung wurde dadurch simuliert, indem jedes der vier Trabekel
durch jeweils zwei Ellipsoide, deren Enden um 25 um versetzt auseinander la-
gen, ersetzt wurde. Die Konfiguration der zwei-dimensionalen Einheitszelle wie
auch die verwendeten Simulationsparameter sind in Darstellung 6.2 abgebildet

beziechungsweise in Tabelle 6.2-6.3 zusammengefafit.

Algorithmus

Unter Verwendung der Feldgleichungen (6.2) und (6.3) wurden in Mathema-
tica (Wolfram Research, Inc.) zwei Simulationsreihen implementiert, welche
zur Berechnung der Feldverteilung der z-Komponente von H,1(r) in Form ei-

nes Histogrammes sowie der Generierung der MR-Signalkurve geméf Gl. (6.9)

Dimensions

Modell T Modell 11
ellipsoids a/byp  3000/100 pm a/b, 3000/150 pm
unit cell volume  3.92 mm? area  4.00 mm?2
initial BV/TV ¢ 0.482 S 0.35

Tabelle 6.2: Abmessungen der Ellipsoide, der Einheitszellen sowie der anfanglichen Knochenvo-
lumsfraktion BV/TV.
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1.2

a.) b.)

Abbildung 6.2: a.) Schematische Darstellung des Modell 1l (skizziert durch Zylinder), rod-like
Struktur. b.) Einheitszelle zur Nachbildung von Unterbrechungen der Trabekel mit BemaRung.
Um Randeffekte zu minimieren, sind die Abmessungen der Zelle kleiner als die Rotationsellipsoi-

den; Bemallung in mm.

Modell IT
Trabecula  Vector n (z,y,z) Center T (z,y,z)
DerackA  DerackB TerackA TerackB
Nr. 1/2 [0,0,1]  [0,0,1] (-700,0,3500) (-700,0,-2525)
Nr.3/4  [0,01] [0,0,1] (-250,0,1500) (-250,0,-3525)
Nr.5/6  [0,01] [0,0,1] (250,0,3000) (250,0,-3025)
Nr. 7/8 [0,0,1]  [0,0,1]  (700,0,3500)  (700,0,-2525)

Tabelle 6.3: Parameter der langgestreckten Ellipsoide eingesetzt im Modell II. Die Einheiten der
Zentren sind in pm gegeben. Die Suszeptibilitdt der trabekuldren Knochen und des Knochen-
marks wurden wie folgt gesetzt: Y1 = —0.62-4-7-107% und x2 = —0.9-4-7-107° [130]. Ein
Hauptmagnetfeld der Starke By, = 3 Tesla, & = 30° und 3 = 0° wurde angelegt.

dienten.

Die notwendigen Eingabeparameter der Simulationen waren die Absténde
der Trabekelmodelle in x-, y- und z-Richtung, die Dicke der Rotationsellipsoide
sowie die Lage der Symmetrieachsen in Bezug zur z-Achse. Weiters sind die
Suszeptibilititswerte der Trabekel und des Hintergrunds als auch die Orientie-

rung und Feldstirke des homogenen Grundfeldes festzulegen.

Als Ergebnisse werden die Magnetfeldverteilung in Form eines Histogram-
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mes, wie auch die Signalkurve, aus welcher mittels einer zuséitzlichen Fit-

Prozedur die Relaxationskonstante R), abgeleitet wird, ausgegeben.

Data Fitting

Fiir die Bestimmung der Relaxationszeit T3 aus den simulierten Signalverldufen
wurden zwei Signalmodelle herangezogen. Dabei wurde das Relaxationsverhal-

ten unter der Annahme eines bi-exponentiellen Verhaltens
S(t) = Aewp + Bewp e~/ (6.10)
und eines Gauf’schen, quadratischen Zerfallverhaltens
S(t) = Agay + Byau ¢ /15) (6.11)

analysiert. Die zusétzlichen Konstanten A.,, und Ay, sind dquivalent zu ei-
ner bi-exponentiellen, respektive gaufs “schen Funktion. Dabei weist jeweils ein
Term, A bzw. B, eine signifikant grofsere Relaxationskonstante als die hier
simulierte maximale Echozeit auf. Das Verhéltnis A/B kann als eine Art In-
dex, welcher die Abweichung des tatsichlichen Relaxationsverlaufs vom mono-
exponentiellen Verlauf charakterisiert, aufgefasst werden. Ein grofer Wert, von

A/ B entspricht einer signifikanten Abweichung [82].

6.3 Ergebnisse

6.3.1 Skalare magnetische Potential und magnetische Re-

aktionsfeld

Unter Anwendung der Feldgleichungen wurden exemplarisch fiir das langge-
streckte und das abgeplattete Rotationsellipsoid das skalare magnetische Po-
tential ¢, die z-Komponente des Reaktionsfeldes H,, und die Feldverteilung
von H.,.; ausgewertet. Die resultierenden Feldbilder und Histogramme sind in
den Abbildungen 6.3 beziehungsweise 6.4 dargestellt. Das Achsenverhéltnis b/a
betrug jeweils 1/2, als Symmetrieachse der Ellipsoiden wurde die z-Achse fest-
gelegt. Die Losungen wurden fiir ein homogenes Feld By, = 3 Tesla, a = 30°

und S = 0° bestimmt. Die magnetische Suszeptibilitit der Rotationsellipsoiden
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Abbildung 6.3: a.) skalare Potential ¢(z, z), b.) magnetische Feld H, . (z, z) und c.) Feldvertei-
lung H, , fiir das langgestreckte Rotationsellipsoid; Schnitt entlang der Aquatorialfliche in der
x — z Ebene.

betrug xo = —0.9-4-7-107%, jene des Aufenraums y; = —0.62-4-7-107°
[130].

Im Inneren der beiden Rotationsellipsoide herrscht eine homogene Feldver-
teilung [208]. Hingegen ist im Aukenraum der Ellipsoide die Homogenitéit der
Reaktionsfelder, respektive des Grundfeldes, wesentlich beeintréchtigt. Im spe-
ziellen treten in der unmittelbaren Umgebung der Grenzflichen ausgeprigte
Feldabweichungen auf. Im langgestreckten Fall geht von den Kriimmungsradien
der Enden des Ellipsoids ein signifikanter Einflufs auf die Form des Reaktions-

feldes aus.

Starke und Orientierung des angelegten homogenen Grundfeldes, die ma-
gnetische Suszeptibilitdt des Hintergrundes und des Storkorpers, als auch die
Morphologie des eingebrachten Ellipsoiden sind fiir das Reaktionspotential ¢
und -feld H, » bestimmend.
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Abbildung 6.4: a.) skalare Potential ¢(x,y), b.) magnetische Feld H,; ,(z,y) und c.) Feldver-
teilung H,1 . fiir das abgeplattete Rotationsellipsoid; Schnitt entlang der Aquatorialfliche in der

x — y Ebene.

6.3.2 Modell I, Einfluff der Orientierung

In dieser Simulationsreihe wurde quantitativ untersucht, welchen Effekt unter-
schiedlich orientierte homogene Grundfelder auf das Reaktionsfeld des Aufen-
raums ausiiben. Die Winkelabhéngigkeit des Reaktionsfeldes bei unterschiedli-
chen Konfigurationen von « zeigen die Histogramme in der Abbildung 6.5. Da
dem spongitsen Knochen als auch dem umliegenden Knochenmark diamagneti-
sches Verhalten zugeschrieben wird, und der Knochen diamagnetischer als das
Knochenmark ist, bildet sich ein Reaktionsfeld aus, welches dem angelegten
Grundfeld entgegengerichtet ist. In Zahlen ausgedriickt variiert das Reakti-
onsfeld im Aufenraum ungefiihr zwischen —0.35 bis 0 A/m. Die Maxima der
Feldverteilungen variieren im Bereich zwischen —0.25 und -0.2 A /m. Positive
und negative Lageabweichungen « resultieren in unterschiedliche Histogram-
me, dafiir verantwortlich ist der Aufbau der Einheitszelle. Die horizontalen als
auch vertikalen Trabekel sind entgegen dem Uhrzeigersinn geneigt. Negative
Winkelabweichungen « resultieren somit, verglichen zu positiven Winkelabwei-

chungen, in relativ lingere T3 Zeiten.
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Abbildung 6.5: Feldverteilung, respektive Histogramme, des Reaktionsfeldes H . als Funktion
des Winkels a mit § = 0° und ¢ = 0.482.

Unter Verwendung der beiden Modelle, bi-exponentielles und gauf “sches
Signalmodell, konnte aus diesen simulierten MR-Signalverldufen die Relaxati-
onszeit T ermittelt werden. Die resultierenden Signalverlaufe sind in Abbil-
dung 6.6 gezeigt, die damit approximierten Relaxationsparameter als Funktion
von « in Tabelle 6.4 aufgelistet. Fiir die untersuchte Mikrostruktur ist im an-
fanglichen Teil der Signalkurve deutlich die Abweichung der Signalfunktion
vom mono-exponentiellen Verlauf sichtbar. Mit einer quadratischen Zeitfunk-
tion, im Sinne einer Gauf-Funktion, kénnen solche Signalverldufe geeigneter
beschrieben werden; bestimmendes Fakt fiir die Wahl der Gaufs-Funktion in
Gleichung (6.11) als zweites Signalmodell. Im Falle des bi-exponentiellen Mo-
dells variiert 7 zwischen 110.09-174.03 ms, unter Annahme eines gauf “schen
Verhaltens ergab sich ein 73, Wertebereich von 47.14-67.98 ms. Generell fal-
len im exponentiellen Modell die T3 Zeiten langer aus, als in der gauf “schen
Variante. Im quadratischen Signalmodell nimmt die Relaxationszeit 77 bei
einer Ausrichtung von a = —10° leicht zu, um dann wieder dem allgemeinen
Trend, der Abnahme der 7} verglichen zur parallelen Ausrichtung, zu folgen.

Der resultierende Einfluss der geneigten Trabekel und des Winkels « fiihrt da-
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Abbildung 6.6: Berechneten Signalverldufe anhand der approximierten Zeitverlaufe, als Funktion

des Winkels oo mit f = 0° und ¢ = 0.482. Die Markierungen entlang der Kurve stellen die

simulierten MR-Signalverldufe dar.

bi-Fxp Gaufs

o Aexp Bezp T4 (ms) RMSE  Aggy  Bgauw T4 (ms) RMSE
-20°  240-107'° 110 125.33  0.033 -0.117 1.117 57.80  34.48-107F
-15° 2.31-107°  1.05  144.53  0.029 -0.154 1.154 63.43  19.69-10°¢
-10° 8.70-107°  1.04 16233  0.026 -0.145 1.145 67.08  11.87-10°
-5° 17.0-107%  1.04  173.64  0.024 -0.102 1.102  67.98 8.29.1076
0°  25.05-107% 1.04 174.03 0.024 -0.057 1.057  66.50 6.96-1076
5° 2491-107% 1.04 163.42 0.025 -0.024 1.024 63.19 9.68-1076
10°  55.57-1079  1.05 146.12  0.028  0.010 0.990 5841  23.86-1076
15° 22.04-107'2 1.05 12725 0.031 0.055 0945 5278  61.11-1076
20° 21.01-107% 1.06 110.09 0.035 0.106 0.895 47.14 132.23-10°6

Tabelle 6.4: Resultierende Parameter der MR-Signal Approximation anhand zweier Signalfunk-
tionen als Funktion des Winkels o mit 8 = 0° und ¢ = 0.482.
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bei zur einer Reduzierung der Feldstorungen, welche in der Simulation vom
gauls “schen Modell empfindlicher detektiert werden.

Fiir das Modell I kann allgemein festgestellt werden, dass mit zunehmender
Abweichung aus der parallelen Lage der Einflut der Orientierung von Hy auf
die Relaxationskonstante anwéchst. So tritt die grofte Winkelabhangigkeit im
exponentiellen Modell bei einer Lagednderung von —15° nach —20° auf und
betrigt 19.2 ms, im quadratischen Fall kommt es bei der Anderung von 15°
nach 20° zu einer Abnahme von 5.64 ms. Die Winkelabhéngigkeit des exponen-
tiellen Signalmodells ist ausgeprigter, hingegen weist das quadratische Modell
bei positiver Auslenkung zwischen o = 5-20° eine relativ moderate Winkelu-
nabhingigkeit auf. Anhand der Winkelabhéngigkeit des T3 Verhaltens lassen
sich mit beiden Modellen strukturelle Informationen iiber die Vorzugsrichtung

der beteiligten Trabekel gewinnen.

6.3.3 Modell I, Einfluff der Volumsfraktion

Im folgenden werden die Ergebnisse der Simulationsreihe prisentiert, welche
die Auswirkung einer Knochenabnahme auf die Feldverteilung und der dar-
aus resultierenden 77 untersucht. In dem verwendeten Modell wurde, durch
gleichzeitiges Reduzieren der Dicke der horizontalen und vertikalen Trabe-
kel, ein schrittweiser Knochenabbau simuliert. Die Konfiguration der drei-
dimensionalen Einheitszelle ist in Tabelle 6.1 aufgestellt. Das externe Feld
wurde mit a = 5° und [ = 0° angelegt.
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Abbildung 6.7: Feldverldufe des Reaktionsfeldes H ., innerhalb der Einheitszelle als Funktion

des Knochen-Volumenanteils <.
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Abbildung 6.8: MR-Signalverlauf infolge des Reaktionsfeldes H, . innerhalb der Einheitszelle

als Funktion des Knochen-Volumenanteils <.

Durch eine schrittweise Reduzierung der Trabekeldicke um 12.5 pm bei
gleichbleibendem Volumen der Einheitszelle (total volume T'V') verringert sich
der von den Ellipsoiden besetzte Volumsanteil (bone volume BV'), ausgedriickt
als Volumsfraktion ¢ = BV/TV. Dabei wurde, entsprechend den gefundenen
Ergebnissen von Hildebrand et al. [126] am distalen Femur, ein Bereich von
¢ = 0.530-0.406 untersucht.

Die Histogramme in Abbildung 6.7 zeigen den Effekt einer Abnahme der
Volumsfraktion auf die Feldverteilung des Reaktionsfeldes. Je nach Verhiltnis
BV/TV variiert das magnetische Feld H,; ., ortlich zwischen ungefihr —0.6
bis -0.05 A/m. Diese simulierte Knochenabnahme hatte zur Folge, dass sich
das Reaktionsfeld vereinheitlicht, wodurch sich die Breite des Histogramms
verschmélert, und deren Maximum sich in Richtung positiver Feldstirke ver-
schiebt.

Die simulierten Signalverldufe als Funktion von ¢, zusammen mit den ge-
wonnenen Relaxationsparametern beider Signalmodelle, sind in Abbildung 6.8
gezeigt. Eine Zusammenfassung der resultierenden Approximationsparameter
ist in Tabelle 6.5 angefiihrt. Verglichen zum bi-exponentiellen Modell antwor-
tet das gauf “sche Modell bei Abnahme des Knochenanteils mit einer relativ
kleinen Zunahme der 73. Auch resultiert der gauf “sche Ansatz fiir den hier
untersuchten ¢ Bereich in einen anndhernd linearen Zusammenhang zwischen

Knochenabnahme und Anstieg der 77, siche dazu Tabelle 6.5. In den hier pri-
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bi- Exp Gaufs

BV/TV Acap Bewp Th (ms) RMSE  Agaw  Bgaw T4 (ms) RMSE

0.530 889-10712 1.10  57.59 0.062 -0.021 1.021 3564 0.13 1073
0.505  15.06-1079 1.09  64.76 0.057 -0.029 1.030 3836  0.11 -1073
0.482  10.25-1072 1.08  74.28 0.051 -0.035 1.034 4159 0.08 -1073
0.457 6.97-1079 1.07  86.31 0.045 -0.035 1.035 45.19  0.06 -1073
0.431  45.33-107'2 1.06 101.15 0.039 -0.037 1.037 4934 0.04 -10~3
0.406  71.53-1076 1.05 120.71  0.033 -0.035 1.035 54.18 0.02 -1073

Tabelle 6.5: Resultierende Parameter der MR-Signal Approximation anhand zweier Signalfunk-
tionen als Funktion des Knochenanteils BV/T'V, mit a = 5° und 3 = 0°.

sentierten Simulationsresultaten fiihren kleinste Anderungen von Ag = 0.025
bei beiden Signalansiitzen zu einer deutlichen Anderungen der T3, wodurch
die hohe Empfindlichkeit der gMRT Methode gegeniiber einer Abnahme der

Knochenmasse theoretisch gezeigt werden konnte.

6.3.4 Modell II, Unterbrechung der Trabekel

In diesem Abschnitt werden die Ergebnisse der Simulationen présentiert, wel-
che anhand eines zwei-dimensionalen Modells die Auswirkungen von Unterbre-
chungen der Trabekel auf das induzierte Feld untersuchen. Fiir die Simulations-
reihen wurde ein zwei-dimensionales Modell gewéahlt, worin die Feldverhaltnis-
se entlang der dquatorialen Ebene der Rotationsellipsoide bestimmt wurden.
Der Effekt eines Trabekelaufbruches wurde dadurch simuliert, indem der Spalt
zwischen zwei gegeniiberliegenden Trabekel um 25 um verbreitert wurde.

Zu Beginn sollen exemplarisch die Feldverhéltnisse an einem einzelnen Tra-
bekel untersucht werden. Die Abmessungen der dabei eingesetzten langge-
streckten Rotationsellipsoide sind in Tabelle 6.3 angefiihrt. Fiir den Fall der
Unterbrechung eines Trabekels ist in Abbildung 6.9 das Reaktionsfeld H,, ,
zusammen mit der Feldverteilung gezeigt. Aus diesen Ergebnissen kann abge-
leitet werden, dass infolge der relativ spitzen Bruchstelle, es zu einer wesentli-
chen Verzerrung des, im intakten Zustand relativ homogenen, Reaktionsfeldes
kommt. Verglichen zum intakten Zustand weist das Reaktionsfeld nun eine

symmetrische Feldverteilung auf, dessen Maximum um den Nullpunkt liegt.
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Abbildung 6.9: Feldbild und Feldverteilung des Reaktionsfeldes H,; , innerhalb der 2D-
Einheitszelle vor a.) bzw. c.), und nach b.) bzw. d.) der Modellierung eines Aufbruches des
Trabekel. Mit y; = —0.62-4-7-1076, x5 = —0.9-4-7-107% und By, = 3 Tesla, sowie
a = 30°.

Als néachstes wurde unter Verwendung des Modells I, Einheitszelle beste-
hend aus urspriinglich vier intakten Trabekel, die Auswirkung einer vollstan-
digen Unterbrechung aller Trabekel auf das Reaktionsfeld untersucht. Die Ab-
messungen sowie der Aufbau der Einheitszelle vor und nach der Unterbrechung
sind in Abbildung 6.2 beziehungsweise in Tabelle 6.3 angefiihrt. In Abbildung
6.10 ist das simulierte Reaktionsfeld H,;, und die resultierende Feldvertei-
lung, fiir den intakten als auch den unterbrochenen Zustand, gezeigt. Es zeigt
sich, dass Unterbrechungen der Trabekel zu einer signifikanten Verzerrung des
urspriinglich anndhernd homogenen Reaktionsfeldes fiihren. Entscheidend ist
dabei die Form der Bruchstelle. Wie in Darstellung 6.10 abgebildet, liegt in
der Umgebung spitzer Unterbrechungen eine starke, inhomogene Feldvertei-

lung vor. Beim Ubergang von einem intakten Netzwerk zum Aufbruch der
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Abbildung 6.10: Feldbild und Feldverteilung des Reaktionsfeldes H, . innerhalb der 2D-
Einheitszelle vor a.) bzw. c.), und nach b.) bzw. d.) der Modellierung eines Aufbruches der
vier Trabekel. Mit y; = —0.62-4-7-107% y3 = —0.9-4-7-107% und By, = 3 T, sowie
a = 30°,

Knochenbilckchen zeigt sich eine drastische Anderung der Feldverteilung. Das
urspriingliche, scharfe Resonanzspektrum verbreitert sich schlagartig, auch
ist infolge der Unterbrechung bei ungefihr -0.3 A /mein zweites lokales Ma-
ximum erkennbar. Die anfingliche Feldverteilung von ungefihr +0.075 A/m
erstreckt sich nach der Unterbrechung iiber einen Bereich von ungefihr —1.25
bis 0.4 A/m.

Der Effekt einer Unterbrechung auf das MR-Resonanzsignal, und in wei-
terer Folge auf die approximierte Relaxationszeit T3 ist in Abbildung 6.11
gezeigt. Die verwendeten Signalmodelle fiihren im intakten Zustand zu von-
einander stark unterschiedlichen Zeitkonstanten, 1860 ms sowie 193 ms im bi-
exponentiellen bzw. gaufs ‘schen Ansatz. Nach der Unterbrechung resultieren
die beiden Ansétze in dhnliche Relaxationsparameter, mit 20.5 ms und 15.4 ms

im bi-exponentiellen bzw. gauft “schen Modell. Der gauf “sche Ansatz erzielt
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BV/TV = 0.325 BV/TV=0.323
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Abbildung 6.11: MR-Signalverlauf infolge des Reaktionsfeldes H, . innerhalb der Einheitszelle;

vor (links) und nach (rechts) der Unterbrechung der vier Trabekel.

dabei eine genauere Approximation an die berechneten MR-Signalwerte.

6.4 Diskussion

In den durchgefiihrten Simulationsreihen konnten die beiden, fiir das kartesi-
sche Koordinatensystem gefundenen, analytischen Losungen der Laplace “schen
Potentialgleichung fiir Rotationsellipsoide erfolgreich bei zwei- (2D) als auch
drei-dimensionalen (3D) Aufgaben angewendet werden. In den Simulationen
der entsprechenden Einheitszellen zeichneten sich die analytischen Losungen
besonders durch die Praktikabilitdt in der Modellierung der Geometrien und
in der Orientierung der eingesetzten Trabekel aus.

Die Untersuchungen des Effektes der Feldinhomogenititen auf die Relaxa-
tionszeit Ty basierte auf der Arbeit von Selby et al. |[255]. Dabei wurde nicht
die effektive transversale 7 bestimmt, vielmehr zielten die Analysen auf die
Berechnung der, durch Feldinhomogenitéten induzierten, 75 ab. Im Falle einer
konstanten 75 des Knochenmarks sind Verdnderungen der T3 direkt proportio-
nal zu T3, womit unter dieser Voraussetzung die durchgefiihrten Simulations-
ergebnisse auch bei der Betrachtung des Verhaltens der T3 zutreffend sind.

Ziel der durchgefiihrten Simulationen war die Untersuchung der Feldverhalt-
nisse am distalen Ende des Femurknochens. Aus diesem Grund, und basierend
auf den Ergebnissen histomorphometrischer Untersuchungen von Hildebrand
et al. [126], erfolgte im Modell T die Modellierung der Einheitszelle aus abge-
platteten Rotationsellipsoiden. Die trabekulédre Struktur von Wirbelknochen,
und der Effekt einer Unterbrechung der Knochenbélckchen konnte im Modell 11
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anhand langgestreckter Ellipsoide analysiert werden. Beide Modelle stellen eine
Vereinfachung der tatsichlichen Mikroarchitektur dar, jedoch konnten anhand
dieser einfachen Strukturen wesentliche Erkenntnisse beziiglich der Winkelab-
hangigkeit, dem Verlust der Knochenmasse, als auch dem Aufbruch einzelner

kndcherner Verbindungen gewonnen werden.

Aus der Untersuchung der Winkelabhéngigkeit der 75 anhand des Modells I
zeigte sich, dass in beiden Signalansidtzen der Effekt einer Winkel&nderung
keinem linearen Verhalten folgte. Generell zeigten positive Winkeldnderung
einen stirkeren Finfluss auf die Relaxationszeit, wobei das bi-exponentielle
Modell eine stirkere Winkelabhangigkeit aufwies. Hingegen verhielt sich der
gauf “sche Ansatz fiir den Bereich bis @« = —15° robuster. Basierend auf den
Approximationsergebnissen, den jeweiligen RMSFE (root mean square error),
kann die gauf “sche Zeitfunktion als das geeignetere der beiden Signalmodelle
betrachtet werden. Anhand von Knochenproben als auch in vivo Experimen-
ten wurde der Einflufs der Orientierung auf das MR-Signalverhalten bereits
von [209, 255, 306] ausgiebig untersucht. Beziiglich dem gauf “schen und bi-
exponetiellen Signalmodells konnten beispielsweise Newitt et al. [209] zeigen,
dass die Winkelabhéngigkeit bei in vitro Versuchen einen dominanteren Effekt
auf die T3 Quantifizierung ausiibt, als bei in vivo Messungen. Angewendet auf
in vivo Daten resultierten bei [209] die beiden Signalmodelle, bi-exponentiell
und quadratisch, in anndhernd gleiche Relaxationszeiten T5. Begriindet wurde
dieses Ergebnis mit der isotropen Mikrostruktur, wodurch bei in vivo Unter-
suchungen es nur im anfianglichen Zeitbereich der Relaxationskurve zu Abwei-
chungen vom exponentiellen Verhalten kommt. Somit werden solche Abwei-
chungen mit den iiblichen Echozeiten, Tz > 1 ms, wie sie bei der Bestimmung
der T3 verwendet werden, nicht ausreichend aufgeldst. Zusammenfassend, in
den Simulationsreihen wurde die Winkelabhingigkeit eines Modells untersucht,
dessen Trabekel eine Vorzugsrichtung aufweisen. Dies erklirt die Abweichun-

gen des Signalzerfalls von einem exponentiellen Verhalten.

Aus den Simulationen zur Beurteilung des Effektes einer Knochenabnah-
me auf die Relaxationszeit geht hervor, dass bereits geringe Abnahmen von
¢ = 0.025 in beiden Signalmodellen zu deutlichen Anderungen der approxi-
mierten 73 fiihren. Verfiigbare Zahlenwerte aus der Literatur gehen im Falle

einer Osteoporose von einem jahrlichen Knochenverlust von ungefihr 2-3 %
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aus [74]. In guter Ndherung entspricht dies der simulierten Knochenabnahme,
wodurch die Empfindlichkeit der Methode gegeniiber realistischen, pathologi-
schen Verdnderungen gezeigt werden konnte. Aus den Simulationsergebnissen
kann abgeleitet werden, dass bei den hier untersuchten Signalmodellen zwi-
schen A¢ und 77 kein eindeutiger linearer Zusammenhang besteht. Jedoch der
gauf “sche Ansatz in ein anndhernd lineareres Verhalten resultiert. Beim Ver-
gleich der Ergebnisse mit jenen der Simulation zur Untersuchung der Winkel-
abhéngigkeit zeigt sich, dass ausgehend von der aktuellen Orientierung oo = 5°
eine Winkelabweichung von Aa = + 10° im gau$ “schen Ansatz als eine Ande-
rung A¢ = £ 0.025 interpretiert werden kann. Im bi-exponentiellen Fall liefse
sich solch eine Winkelsinderung als eine einseitige Anderung von A¢ = 0.025
verstehen. In beiden Situationen stellt die Winkelabhéngigkeit einen nicht ver-

nachlissigbaren Faktor fiir die Messunsicherheit dar.

Fiir die Modellierung von Wirbelknochen, Mikrostruktur als rod-like Struk-
tur charakterisiert [263|, zeigten sich die hierzu eingesetzten langgestreckten
Rotationsellipsoide als sehr flexibel. Die Nachbildung einer Trabekelunterbre-
chung, im Speziellen die Bestimmung der Feldverhéltnisse in der Umgebung
der Bruchstelle, konnte anhand der analytischen Feldgleichungen ohne jegliche
Annahmen beziiglich der Geometrie des Ellipsoiden durchgefiihrt werden. Die
mittels Modell II durchgefiihrten Simulationen zeigten, welchen signifikanten
Einfluk der Aufbruch von Trabekel auf die umliegende Feldverteilung hat. In
den Simulationsreihen resultierte die Unterbrechung der vier Knochenbélck-
chen in eine drastische Verbreiterung der Feldverteilung des Reaktionsfeldes.
Die FWHM (full width at half maximum) stieg ungefihr von 0.02 A /mauf
0.4 A/man. Auch entstand infolge des Aufbruchs ein zweites, lokales Maxi-
mum in der Feldverteilung. In den fiir die Approximation der Zeitkonstante
verwendeten Signalmodellen zeichneten sich die Verdnderungen dhnlich stark
wider. Somit kann davon ausgegangen werden, dass beide Ansitze gegeniiber
Knochenunterbrechungen hochst sensibel sind, wobei das gaufl “sche Modell zu

exakteren Approximationsergebnissen fiihrte.

Zusammenfassend: die Giite der durchgefiithrten Simulationen wird von der
gewahlten Mikroarchitektur der Einheitszelle und den verwendeten Werten der
entsprechenden Suszeptibilitiat bestimmt. Der hier gewihlte Aufbau der Ein-

heitszelle entspricht den Nidherungen, auf welche zur Bestimmung von Suszep-
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tibilitatseffekten {iblicherweise in der Literatur zuriickgegriffen wird [78, 305,
255, 199]. Der Vorteil der aktuell eingesetzten Modelle beruht auf den analyti-
schen Losungen der Storkorper, wodurch keinerlei Annahmen beziiglich deren
Geometrie getroffen werden muften. Fiir die MR-Osteodensitometrie mittels
gMRT koénnen aus den Simulationsergebnissen zwei prinzipielle Erkenntnis-
se belegt werden. Betreffend der Quantifizierung des Relaxationsparameters
mittels den hierfiir eingesetzten Signalmodellen ist die Sensitivitat der MRT
gegeniiber Feldinhomogenitaten, hervorgerufen durch Knochenumbauprozesse
als auch infolge der Winkelabhéngigkeit, als ausreichend empfindlich einzustu-
fen, um den Anforderungen an die T Messempfindlichkeit gerecht zu werden
[94]. Um die Messunsicherheit zu reduzieren und eine hohe Reproduzierbarkeit
zu gewihrleisten, sollte infolge der Winkelabhéngigkeit auf die Verwendung
von Positionsmarkern und entsprechenden Fixierungsmoglichkeiten, wie etwa
Gurten oder Schaumstoffpolster, stets zuriickgegriffen werden.

Anschliefend an diese theoretischen Betrachtungen soll im néchsten Kapitel
ein Auswertewerkzeug vorgestellt werden, welches eine vollstindig automati-
sierte Verarbeitung von MR-Daten zur Beurteilung von trabekuldren Knochen,
anhand der Quantifizierung der effektiven transversalen Relaxationszeit 75, er-

moglicht.
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Kapitel 7

Vollautomatisiertes
Auswerteprogramm zur Analyse

der Spongiosa

Anderungen der Knochensubstanz, beispielsweise im pathologischen Falle von
Osteoarthrose und -porose, schwanken in der Grokenordnung von jahrlich 5 %
[94, 74], wodurch hohe Anforderungen an die Reproduzierbarkeit der ange-
wendeten Untersuchungsmethoden gestellt sind. Die Auswertung longitudi-
naler Studien, etwa zur Diagnose oder Verlaufskontrolle, erfordert ein ma-
nuelles Einzeichnen der entsprechenden Untersuchungsregionen (ROI) inner-
halb des betreffenden Knochens. Validierungsstudien auf dem Gebiet der MR-
Osteodensitometrie zeigten, dass Unstimmigkeiten zwischen den ROIs einer
Verlaufsuntersuchung die Reproduzierbarkeit wesentlich beeinflussen, dadurch
die Messunsicherheit erhthen, wodurch schlieflich die Empfindlichkeit gegen-

tiber kleinen Knochenverédnderungen reduziert wird [181, 210].

In diesem Kapitel wird ein Auswerteprogramm vorgestellt, welches, basie-
rend auf der Quantifizierung des Biomarkers 73, vollautomatisiert die tra-
bekuldre Mikroarchitektur der Spongiosa des distalen Femurs evaluiert. Die
Entwicklung dieses Programmes wurde in der Arbeit A fully automated trabe-
cular bone structural analysis tool based on T2*-weighted magnetic resonance
imaging detailliert beschrieben. Im folgenden soll auf die wesentlichen Eigen-

schaften eingegangen werden.



108 7. AUSWERTEPROGRAMM ZUR ANALYSE DER SPONGIOSA

7.1 Einleitung

Das Potential der Magnetresonanzbildgebung als diagnostisches Werkzeug zur
Beurteilung von Pathologien des Knochens wird heutzutage in der téglichen
klinischen Routine erst teilweise geniitzt [12|. Der Vorgang der Auswertung
bedarf einer zeitaufwiandigen Analyse der individuellen Bilder und ist stark be-
dienerabhéngig. FErschwerend kommt hinzu, dass alters- und geschlechtsspezifi-
sche Variationen des trabekulidren Netzwerkes auferdem von der anatomischen
Region abhéngig sind und regionalen Schwankungen unterliegen [42, 174]. Ein
wesentlicher bestimmender Faktor der Sensitivitdt und Reproduzierbarkeit bei
longitudinalen Studien ist eine genaue Nachfiihrung von identischen Unter-
suchungsregionen (ROIs). Es ist daher sehr wahrscheinlich, dass durch Dis-
krepanzen im Zuge des Einzeichnens der ROIs feine strukturelle Anderungen

unentdeckt bleiben.

Verschiedene Studien untersuchten die Reproduzierbarkeit der quantitati-
ven in vivo MR Messung zur Bestimmung der effektiven transversalen Rela-
xationszeit 7. Am distalen Radius, der distalen Tibia und des proximalen
Femurs konnten short term mean relative precission errors von 2-11 % festge-
stellt werden [101]. Long term precision errors variierten bei manuellem Ein-
zeichnen der ROI um bis zu 50 % [181]. Newitt et al. [210| untersuchten die
Reproduzierbarkeit, ausgedriickt als Variationskoeffizient (coefficient of varia-
tion C'V'), von speziellen, aus hoch-aufgelosten MR-Aufnahmen stammenden,
strukturellen Parametern. Unter Einsatz von halbautomatisierten Analysen
wurden C'V's von 4 bis 9 % festgestellt. Etablierte radiographische Verfahren
zur Beurteilung der Knochenmineraldichte resultieren in in vivo Prézisions-
fehler von 1 bis 4 %, welche nur durch den Einsatz von computergestiitzter

Bildverarbeitung erzielbar sind.

In diesem Kapitel wird ein neues Analyse-Tool zur automatisierten Bestim-
mung der effektiven transversalen Relaxationszeit 75, akquiriert durch eine 3D
fettselektive spoilt multi Gradientenecho MR Sequenz, in Regionen des dista-
len Femurs prisentiert. Das entwickelte Tool zeichnet sich zur Segmentierung
von trabekuldren Knochen durch einen neuartigen Algorithmus, bei welchem
eine Level Set Segmentierungstechnik vom inhérenten Signalzerfall des Kno-

chenmarks beeinflusst wird.
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Die Hauptanwendung des entwickelten Tools liegt in der Unterstiitzung
des gesamten Bildverarbeitungsprozesses. Ziel ist eine Verbesserung der Sen-
sitivitit der Detektion feiner struktureller Anderungen des spongidsen Kno-
chens. Aus diesem Grunde wurde ein automatisierter Analyseablauf implemen-
tiert, welcher identisches Einzeichnen der ROIs zwischen hintereinanderfolgen-
den Untersuchungen sicherstellt, um somit systematische Fehler, hervorgerufen
durch Ungenauigkeiten der ROI Platzierung, vollstandig zu eliminieren. Wah-
rend dem Vorgang der ROI Generierung wird aufserdem die lokale, rdumliche
Variation der trabekuldren Dichte beriicksichtigt. Durch eine solche Einteilung
des Untersuchungsgebietes in Regionen mit &hnlichen Merkmalen, wodurch
die Varianz verringert wird, wéchst die Wahrscheinlichkeit der Detektion fei-
ner Knochenumbildungen.

Die Gesamtleistung und die Reproduzierbarkeit der Software wurden in ei-
ner Validierungsstudie, an welcher sechs gesunde Probanden teilnahmen, getes-
tet. In einer Zuverlassigkeitsuntersuchung wurde das automatisierte Analyse-

Tool mit einer manuellen Auswertung verglichen.

7.2 Material und Methoden

7.2.1 MR Bildgebung

An der Evaluierungsstudie waren sechs gesunde Probanden (fiinf Ménner und
eine Frau, im Alter von 25-45 Jahren; Mittelwert: 33+8.5 Jahre) beteiligt, wel-
che sich drei aufeinanderfolgenden MR Untersuchungen unterzogen, jeweils am
rechten Kniegelenk. Alle Messungen wurden bei vollsténdiger Repositionierung
am selben Tag durchgefiihrt. Die MR Daten wurden an einem klinischen 3T
System (Magnetom Trio, Siemens AG) akquiriert, mit einer 8-Kanal Tx/Rx
Kniespule in Riickenlage, Fiife voraus. Volumetrische, sagittale Bilder wurden
durch Verwendung einer 3D fettselektiven gespoilten multi Gradientenecho
Sequenz (3D fs multi-GRE) gewonnen. Der spektrale Anregungszug war aus
fiinf binominalen Pulsen zusammengesetzt. Die Messparameter lauteten wie
folgt: Kippwinkel = 20°, Bandbreite = 350 Hz/Pixel, Matrix = 2562, Schicht-
dicke = 1mm und ein quadratisches FOV von 150 mm. Fiinf unterschiedliche

T5-Gewichtungen wurden in einem Echoabstand von 5.22 ms angewendet, be-
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ginnend mit dem ersten Echo bei einer Echozeit von T = 5.57ms und einer
Repetitionszeit Tr = 35 ms. Die Messzeit wurde durch den Einsatz der paralle-
len Bildgebungstechnik GRAPPA mit einem Beschleunigungsfaktor von R = 2
reduziert. Die Kniegelenke wurden durch den Einschub von zwei keilférmigen
Polstern zwischen dem Knie und dem Spulengehiuse immobilisiert. Um ei-
ne reproduzierbare Positionierung zwischen den Experimenten sicherzustellen,
diente das Zentrum der Spule als Referenz.

Die gemessenen Daten wurden auf einen Personal Computer iibertragen,
auf dem das entwickelte Bildverarbeitungssystem, implementiert in MATLAB
(The MathWorks, Inc.), die automatisierten Analysen durchfiihrte.

7.2.2 Bildverarbeitung

Die automatisierte Generierung der Untersuchungsregionen erfordert eine ge-
naue Extrahierung der femoralen Epiphyse, was durch eine Level Set Segmen-
tierung erreicht werden konnte. Der Segmentierungsvorgang wurde dabei durch
Knochenmark-Vorlagen initialisiert, welche zuvor durch Schwellwertoperatio-
nen gewonnen wurden. Nachfolgend werden die einzelnen Schritte der Bild-

verarbeitung abgehandelt. Eine detaillierte Abbildung jener ist in 7.1 gezeigt.

7.2.3 Klassifizierung des Hintergrundes

Das Intensitdtshistogramm einer 2D Schicht der volumetrischen fett-selektiven
Bilder des Kniegelenks kann als Zusammensetzung dreier verschiedener Kom-
partimente betrachtet werden. Eines wird durch Voxel geringer Signalintensitit
(Hintergrund und hauptséchlich Wasser) gebildet. Knochenmark und weitere
fetthaltige Gewebe (Fettkorper, subkutanes Fett) sind iiber den moderaten
bis hohen Intensititsbereich verteilt und bilden die restlichen beiden Klas-
sen. Ausgehend von dieser bekannten Zusammensetzung wurden alle Voxel
innerhalb drei bestimmter Schichten der Bilddaten zum Zeitpunkt des ersten
Echos mittels eines Estimation-Maximization Algorithmus (EM Algorithmus)
[55] diesen drei moglichen Gruppen zugewiesen. Als Ergebnis wurden in jeden
der drei Schichten drei unterschiedliche Klassen gewonnen. Der angewende-

te EM Algorithmus nimmt dabei an, dass die Bildpunkte einem Gauf “schen
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Abbildung 7.1: (A) Bestimmung der Background-Klasse mittels EM Klassifizierung von Voxel
innerhalb dreier spezifischer Schichten. (B) Klassifizierung des Knochenmarks in zwei Schritten;
Verhaltnisbildung generiert volumetrische ratio3 Daten, gefolgt von schichtweiser Segmentierung
mittels Schwellwertverfahren. (C) Kontur-Verfeinerung mittels 3D Level Set Algorithmus; steu-
ernde Krifte werden aus dem zuldssigen Bereich der ratio3 Daten gewonnen. (D) Standardisierte
Erzeugung der ROIs innerhalb der lateralen und medialen Kondylen.
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Mischverteilungsmodell (Gaussian mizture model GMM) folgen, weiters wur-
den die moglichen Klassen vordefiniert. Anschlieftend wurde in jede der drei
Schichten ein Background-Satz, als jene Klasse, welche die kleinste mittlere Si-
gnalintensitit besitzt, identifiziert. Der maximale Grauwerte der so erzeugten
Background Klassen diente als geeigneter Schwellwert, um abschliefend jene

Voxel auszuschliefen, welche kein Fett beinhalteten.

7.2.4 Klassifizierung des Knochenmarks

Als Konsequenz des inhdrenten T Unterschiedes zwischen den beiden zu tren-
nenden Geweben erfolgte die Segmentierung des Knochenmarks durch Aus-
niitzung dessen schnelleren Signalzerfalls. Dieser T3 spezifische Effekt konnte
dadurch verstdrkt werden, indem aus den gemessenen Daten bei T Egorr =
5.57ms und T Ej,,g = 16.01 ms zwei volumetrische Verhéltnis-Datensitze be-

rechnet wurden:

image(T Esport) image(T Eiong)

ratiol = ,  ratio2 = (7.1)

image(T Ejong) image(T Esport)

Die Werte der Voxel in ratiol, welche das Knochenmark, umgeben von Tra-
bekeln, beinhalten, wiesen hohere Werte auf als jene, welche vom restlichen
Fettgewebe belegt waren. In ratio2 verhielten sich diese Voxel umgekehrt,
folglich hatte Knochenmark geringere Verhaltniswerte. Zusatzlich wurde auf
ratiol eine raumliche Glattung angewendet, um die lokal variierende trabe-
kuldare Knochendichte zu beriicksichtigen, was innerhalb des Knochens zu ho-
mogenen Verhéltniswerten flihrte. An diesem Punkt resultierte eine Division
von ratio2 durch die gegliattete Version von ratiol in einen neuen volumetri-
schen Datensatz ratio3, dessen Schichten eine bimodale Verteilung aufwiesen.
Der untere Modus beinhaltete hauptsichlich Knochenmark, wihrend der obe-
re Modus sich aus dem iibrigen Fettgewebe zusammensetzte. Das Ergebnis
der Berechnung dieser Verhaltnisse war eine wesentliche Verstarkung der zwei-
Kompartimenten Erscheinung der zu trennenden Gewebe. Weiters konnte der
Einflufs der rdumlich variierenden Empfiangercharakteristik dadurch vollstéin-
dig eliminiert werden.

Die Ausbildung einer bimodalen Verteilung durch die Berechnung von Ver-

héltnisdaten ermdoglichte eine zuverlissige Klassifizierung des Knochenmarks.
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Fiir die Klassifizierung mufsten die ratio8 Daten noch zuvor mittels linea-
rer Skalierung normiert werden, um den Datenbereich [0,1] abzudecken. Eine
schrittweise Binarisierung der volumetrischen ratio3 Daten wurde durch den
Otsu Algorithmus [220] erreicht. Anschliefend wurde ein Grofenfilter auf die
Knochenmark-Maske angewendet, um die drei gréften zusammenhangenden
Regionen zu erhalten, und um falschklassifizierte Voxel, infolge iiberlappender
Teile des Histogramms, zu entfernen. Eine morphologische Erosions-Operation
schloss diesen Verarbeitungsteil ab, und lieferte somit die, fiir die Initialisierung

der Kontur-Verfeinerung, gewiinschten Vorlagen des Knochenmarks.

7.2.5 Verfeinerung der Kontur

Imperfekte selektive Anregung und dhnliches Relaxationsverhalten der zu tren-
nenden Gewebe kann bei der Durchfiithrung des Schwellwertverfahrens zu Ar-
tefakten fithren. Angrenzendes Fettgewebe in Verbindung mit teilweise ange-
regtem Knorpelgewebe konnte dabei inkorrekt als Knochenmark klassifiziert
werden, und den Prozess der ROI Generierung verschlechtern.

Folglich wurde ein Level Set Formalismus angewendet, in welchem wie von
Malladi et al. [186] vorgeschlagen, eine hemmende Kraft k; durch den Bild-
gradienten kontrolliert wird. In der Praxis konnte bei Einsatz des orginalen
Formalismus die Zero-Level Kontur eventuell iiber die Objektgrenzen auslau-
fen, weshalb fiir eine exakte Segmentierung des Knochenmarks die lenkende
Kraft geeignet adaptiert wurde [309]. Aus diesem Grund wurde der Einfluf der
hemmenden Funktion k; auf einen bestimmten Wertebereich der ratiod Daten
bezogen. Entsprechende untere und obere Grenzen eines solchen zuldssigen Be-
reichs, geméaf C' + Fensterbreite w, konnten aus dem Mittelwert C der ratio3
Daten, innerhalb der initialen segmentierten Knochen, definiert werden. Da-
bei kommt es bei Voxeln mit ratio3 Werten, welche aufserhalb des festgelegten
Bereiches liegen, dazu, dass sich die Front mit verlangsamter Geschwindigkeit
fortbewegt. Diese Modifikationen an k; wurden wie folgt implementiert:

0 falls ¥ € Background class
k(@) =4 ) (7.2)
T lalls 7 ¢ Background class
Die Entwicklung des Zero-Level Sets wird somit durch Voxel, welche der Back-

ground-Klasse angehoren, gestoppt. Bei Situationen, in denen das Voxel kein
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Mitglied ist, wird k; allein durch T'(Z) bestimmt. Ermittelt wurde I'(Z) dabei
entsprechend:
0 fir |[v(¥) — C| <w

() = ) (7.3)
p (%) = C| fiir [y(Z) - C| 2w

wobei C der Mittelwert der ratio3 Daten innerhalb der initialen Knochen, w
die Fensterbreite in Prozent von C, und 7(Z) den ratio3 Wert an der Voxelposi-
tion () darstellt [240]. Der Einfluft von I" wurde durch den Gewichtungsfaktor
p kontrolliert. Entsprechend dem Ansatz von Sethian [256] kann die Level Set
Gleichung [186], inklusive des modifizierten Stop-Terms (7.2) geschrieben wer-
den als:

9¢ Vo

09— cki(#) V) div <W) T Fak(®) V) (7.4)

wobei der Gewichtungsfaktor e die kriimmungsbasierte Kraft (remainder force)
kontrolliert. Nach der Initialisierung der Segmentierung durch die Knochenmark-
Vorlagen ermdglicht der Advektionsterm F)4 die Expansion der Oberfliche in
Richtung normal zur Kontur. Die remainder force, erste Ausdruck auf der rech-
ten Seite von Gleichung (7.4), agiert als ein Gegenstiick zum Advektionsfluss,
und bewirkt eine Regularisierung der Kontur. Dadurch ist bei Pixel, deren
ratiod Werte auferhalb des zuldssigen Bereichs liegen, der Ausfluss der Kon-
tur durch dieses bestrafende Verhalten des kriimmungsbasierenden Ausdruckes
unterbunden.

Dieser 3D Level Set Algorithmus wurde unter Verwendung einer sparse field
technique [296], einem konstanten Advektionsterm F)4 [186] und einem 3D Up-
wind Schema zur Berechnung von F'4 |V¢| implementiert [257, 270]. Gleichung
(7.4) wurde mittels einer vorwérts Euler-Methode entwickelt, deren zeitliche
Schrittweite durch das Courant-Friedrichs-Lewy Kriterium [51] begrenzt wur-
de. Eine Begrenzung der maximalen Anzahl von Iterationen gewéhrleistete die

Konvergenz der Konturentwicklung.

7.2.6 Generierung der ROIs

Im distalen Femur variieren lokal die trabekuldre Dichte, die Orientierung der
Trabekel und deren mechanische Eigenschaften [42, 126]. Um die Empfind-

lichkeit bei der Detektion feiner Anderungen der trabekuliren Architektur zu
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erhohen, wurde die femorale Epiphyse in medialen und lateralen Kondylus
getrennt. Diese Kondylen wurden anschlieffend in ROIs von &hnlicher Kno-

chendichte und ahnlicher Geometrie der Trabekel unterteilt.

Zu Beginn wurden die segmentierten Knochen einer rigiden Rotation un-
terzogen. Die dufsersten inferior und posterior Oberflichen beider Kondylen
wurden entlang eines orthogonalen Koordinatensystems, welches durch eine
transversale und koronale Ebene gebildet wurde, ausgerichtet. Anschliefend
erfolgte durch Halbierung der ausgerichteten Knochen eine erste Gruppierung
in einen medialen und lateralen Kondylus. Abbildung 7.1 D zeigt, zusammen
mit dem entsprechenden Koordinatensystem, ein Beispiel eines ausgerichteten
Knochens. Die resultierenden medialen und lateralen Hélften wurden auf ei-
ne sagittale 2D Ebene projiziert, in welcher nun die spezifischen ROIs erstellt
wurden. Zur Konstruktion von vier dreieckférmigen Gebieten wurde eine Ellip-
se an die Kontur der projizierten Kondylen angendhert. Die epiphysale Region
wurde, unter Ausniitzung des Zentrums der Ellipse als gemeinsamen Vertex,
in vier Sektionen unterteilt. Eine weitere Unterteilung der Sektionen in drei
Untergebiete entstand durch Uberschneiden mit skalierten Ellipsen, deren Gro-
fsenfaktor betrug dabei jeweils ein Viertel. Die endgiiltigen ROIs wurden durch
schichtweises Uberschneiden der 12 Regionen mit den medialen und lateralen

Knochenteilen erzeugt.

7.2.7 T; quantitative Magnetresonanzbildgebung

In jeder Schicht wurde die mittlere Signalintensitit der automatisiert generier-
ten ROIs zu den fiinf verschiedenen Echozeiten ausgewertet, um mittels einer
Approximation (nicht-lineare Methode der kleinsten Quadrate non-linear least

squares), an eine drei Parameter Fit-Funktion einen 7 Wert zu berechnen:
S = A+ Be TE/Tz (7.5)

Die T Grofen, welche in den lateralen und medialen 12 ROIs den trabekuldren
Status reflektieren, wurden durch Mittelung der T3 Zeiten einer ROI iiber alle
Schichten abgeleitet. Die Uberlegungen zur Wahl des aktuellen drei Parameter
Modells sind in Kapitel 6.2.1 erldutert.
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7.2.8 Statistische Auswertung
Short Term Variability

Die automatisierte Datenanalyse wurde auf alle sechs Studienteilnehmer ange-
wendet. Am selben Tag wurde jeder Proband dreimal gemessen und angewie-
sen, nach jeder Messung den Patiententisch zu verlassen. An allen Subjekten
wurde der Prézisionsfehler der 75 Quantifizierung einer jeden ROI durch den
Variationskoeffizenten C'V ausgedriickt. Der short term precision error der Me-

thode und der CV wurden geméf dem Ansatz von Gliier et al. [94] bestimmt.

Interoperator Reliability

Die manuelle Datenanalyse innerhalb der ROI #11, einer Region dhnlich der
lateral /medial femoralen Kondyle (LFC/MFC) wie von Lindsey et al. [16§]
definiert, wurde durch drei Bediener durchgefiihrt. Der Reliabilititskoeffizi-
ent Pinra, dessen 95 % einseitige untere Schwelle des Konfidenzintervalls und
der Schéitzer des standard error of measurement (SEM) wurden berechnet.
Weiters wurde eine Bewertung der minimalen Differenz durchgefiihrt, welche
iiberschritten werden muss, um ziemlich sicher zu sein, dass eine tatséchliche
Anderung erfolgte.

Die statistischen Berechnungen wurden in MATLAB (The MathWorks, Inc.)
durchgefiihrt; die ANOVA Berechnungen erfolgte geméf Bortz [31]. Das inter-
operator assessment fiir feste Effekte wurde &hnlich wie bei Eliasziw et al. [71]

bestimmt.

7.3 Ergebnisse

7.3.1 Bildverarbeitung

Eine visuelle Rekonstruktion des segmentierten Knochenmarks ist in Abbil-
dung 7.2 gezeigt. Die Einstellungen der Steuerungsgréfen: e = 0.0005, p = 100,
eine Fensterbreite von w = 0.8 und ein Skalierungsfaktor der Knochen-Vorlagen
von 0.75 fithrten zu glatten Knochenoberflichen ohne grofere Artefakte. Bei
der Konturglattung der femoralen Kondylen funktionierte der adaptierte Stop-
Term k; fehlerfrei. In Abbildung 7.3 sind die standardisiert generierten ROIs
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subject 1 subject 2 subject 3

subject 4 subject 5 subject 6

Abbildung 7.2: Geglattete 3D Rekonstruktion des Knochenmarks, gewonnen nach automatischer

Extraktion des Knochenmarks und anschlieBender Kontur-Verfeinerung.

sagittalen Bildern des Knochens iiberlagert. Die dreieckférmigen Gebiete sind
in unterschiedlichen Farben gezeigt, deren Intensitdt innerhalb der Unterge-

biete variiert.

lateral ¢ medial

Abbildung 7.3: Représentative Bezeichnung der in der Studie durchgehend verwendeten jewei-

ligen 12 unterschiedlichen Untersuchungsregionen des lateralen und medialen Kompartiments.
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Subject 1 Subject 2 Subject 3

# Lateral Medial Lateral Medial Lateral Medial

1 1196 £2.15 11.20 +£2.79 13.21 £1.22 1234 +2.04 13.69 £1.83 14.73 £ 1.85
2 10.23 + 2.58 9.77 +£4.39 11.46 + 2.03 10.02 £ 3.11 10.58 +£2.01 11.98 + 2.39
3 9.23 £2.02 10.10 £ 3.27 9.98 £ 2.52 9.76 £ 2.45 9.54 £294 10.96 £ 2.95
4 1043 £1.92 11.18 +£2.66 13.26 +£2.42 11.01 +2.43 1097 £2.70 11.54 + 2.16
5 824 +£191 11.28 +£3.27 9.09 +2.33 10.15+3.96 9.01 +3.06 11.14 + 3.32
6 822 + 249 10.24 +4.32 8.48 + 2.82 8.92 + 3.27 7.71 + 2.70 9.07 £ 3.67
7 10.20 + 1.46 10.94 + 2.66 9.47 + 2.01 9.84 £+ 3.15 9.29 + 2.31 8.70 £ 1.99
8 11.26 +£2.72 12.10 +2.22 11.62 + 246 11.29 +2.29 11.70 +2.30 11.24 4+ 1.80
9 843 £3.07 799+£275 7.95+£231 868+£290 6.33£1.57 818 +£3.20
10 843 +307 799+275 795+231 868+290 6.33+1.57 8.18 +3.20
11 8.36 £ 1.05 8.15 + 2.42 7.95 + 1.71 8.34 £ 3.27 7.20 + 1.47 7.75 £ 3.15
12 1057 £ 143 9.76 £ 0.80 10.55 £1.50 9.19 +£2.12 877 £ 1.28  8.65 £ 2.44

Tabelle 7.1: Vergleich der T} Relaxationszeiten (Mittelwert + Standardabweichung) innerhalb
12 ROIs in den lateralen und medialen Halften dreier Probanden zum Referenzmesspunkt; 75 in

ms.

7.3.2 MR-Relaxometrie

Die mittleren Relaxationszeiten 73 und die Standardabweichungen, berech-
net in den automatisch erzeugten ROIs, dreier ausgewahlter Probanden zur
Grundlinie sind in Tabelle 7.1 gezeigt. Der Vergleich der mittleren 77 inner-
halb vier Gruppen, bestehen aus den ROIs # 1, 5, 9, # 2, 6, 10, etc., zeigt
eine markante Variation in Richtung der Gelenksflache. Die kiirzesten T; Wer-
te wurden in den duflersten Regionen gefunden, wo die dichtesten Trabekel
vorliegen [181, 223, 272].

7.3.3 Short term variability

Die Daten der Reproduzierbarkeitsstudie des strukturellen Mafes 77, erhalten
mittels der vollautomatisierten Auswertung, sind in Tabelle 7.2 aufgelistet. Die
Tabelle fiihrt die Minimum und Maximum Werte der individuellen C'V's und
den Prazisionsfehler C'Vsp innerhalb der generierten ROIs an. Die einzelnen
C'V's schwanken zwischen 0.6 und 8.9 % sowie 0.4 und 8.6 % fiir die mediale
und laterale Seite. Der C'Vgp der T Messung variierte auf der medialen Seite

zwischen 2.4 bis 4 % und auf der lateralen Seite zwischen 1.8 bis 4.9 %.
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Lateral Medial

Subject Min (%) ROI Max (%) ROI Min (%) ROI Max (%) ROI

1 1.01 6 6.79 10 0.69 4 4.20 2
2 1.12 5 6.48 10 0.75 1 5.46 9
3 1.10 8 8.59 9 0.73 3 3.93 5
4 0.58 7 6.42 9 0.55 8 6.00 3
5 0.59 10 3.45 6 1.44 2 8.88 5
6 0.35 4 4.84 2 1.14 3 3.85 5
CVsp 1.79 11 4.87 2 2.38 7 4.04 5

Tabelle 7.2: Reproduzierbarkeit der effektiven transversalen Relaxationszeit T5': gezeigt sind fir
die laterale und mediale Hilfte die einzelnen minimalen - maximalen C'V's der T Messung in

den entsprechenden ROIs und der CVgp.

7.3.4 Intraoperator reliability

Die Ergebnisse des Assessments der Intraoperator Reliability sind in Tabel-
le 7.3 und 7.4 zusammengefaft. Die mittleren 73 Werte représentieren die
mittleren Werte innerhalb ROI #11 entlang der repetitiven Analysen eines
jeden Probanden. Durch Vergleich der mittleren 757 Werte von manueller und
automatischer Auswertung sind, infolge abweichenden Einzeichnens von ROI
#11, Unterschiede beobachtbar. Auf der lateralen Seite schwankt bei den un-
terschiedlichen Anwendern der SEM zwischen 0.23 und 0.34 ms. Die automati-
sche Analyse resultierte in einen verbesserten SEM von 0.15 ms, dies entspricht
einer Abnahme um 35 %. Im medialen Teilstiick schwankte fiir die manuel-
le Evaluierung der SEM zwischen 0.30 und 0.35 ms, hingegen reduzierte das
automatisierte System den SEM um 27 % auf 0.22ms. Die entwickelte auto-
matische Analyse detektiert lateralen beziehungsweise medialen in ROI #11
selbst kleinste signifikante Anderungen in T3 von 0.43 und 0.61 ms. Im Gegen-
satz dazu erreicht der beste reproduzierbare Bediener A auf der lateralen Seite
0.60 ms und Bediener B auf der medialen Seite 0.83 ms, dies entspricht einer
Abnahme der Empfindlichkeit um 33 und 27 %.
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Operator A Operator B

Ty (ms) CV (%) Ty (ms) CV (%)
Subjectl  8.61 + 0.48 5.55 7.50 + 0.30 4.04
Subject2 10.53+0.23 2.16 9.87+ 0.19 1.92
Subject3  8.04 + 0.34 4.27 7.26 + 0.42 5.77
Subjectd  8.73 + 0.52 5.94 8.19 + 0.29 3.53
Subjects  9.80 + 0.17 1.71 9.53 + 0.31 3.28
Subject6  12.41+ 0.22 1.81 12.01+ 0.23 1.91

F F
SEM 0.35 ms 0.30 ms
CVsp 3.64 % 3.30 %
Pintra 0.99 4.44%* 0.87 6.16%*
Conf. int. (0.85,1) (0.89,1)
Min. diff. 0.98 ms 0.83 ms
Operator C Automatic

Ty (ms) cvV (%) Ty (ms) CcV (%)
Subjectl 7.68 + 0.33 4.23 8.15 £+ 0.12 1.41
Subject2  9.36 + 0.13 1.39 8.31 + 0.26 3.17
Subjectd3  7.10 + 0.40 5.62 7.80 + 0.14 1.80
Subjectd  7.43 + 0.40 5.34 7.71 +0.37 4.77
Subjects  8.93 + 0.22 2.46 8.47 £ 0.17 2.03
Subject6  11.36 + 0.33 2.91 11.21 + 0.15 1.36

F F

SEM 0.32 ms 0.22 ms
CVsp 3.65 % 2.56 %
Pintra 0.96 5.55% 0.98 11.38**
Conf. int. (0.88,1) (0.94,1)
Min. diff. 0.87 ms 0.61 ms

Tabelle 7.3: Assessment der intraoperator reliability, lateral: Dargestellt ist die mittlere T3 der

manuellen und automatisierten Analyse innerhalb ROl #11 dreier repetitiver Untersuchungen.

Weiters gezeigt, die Reproduzierbarkeit ausgedriickt durch CV und CVsp, der standard error of

measurement (SEM), der Reliabilititskoeffizient p;,iq, die 95 % einseitige Grenze des Konfiden-

zintervalls (Conf. int.) und der minimale T Unterschied. Der F-Wert unterstiitzt die Ablehnung

der Hy des Hypothesentest der intrarater reliability Hy: p < po versus Hyi: p > pg, mit pinira
= 0.9; **p < 0.001, *p < 0.005.
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Operator A Operator B

Ty (ms) CV (%) Ty (ms) cvV (%)

Subjectl  9.57 £ 0.29 3.01 9.17 £ 0.35 3.77
Subject2  8.19 + 0.41 4.95 8.68 £ 0.32 3.68
Subject3  8.49 + 0.13 1.53 8.72 £0.20 2.32
Subjectd  8.29 £+ 0.04 0.49 8.31 £ 0.09 1.09
Subjectd  8.57 £ 0.06 0.72 8.28 £ 0.04 0.48
Subject6  13.11 £ 0.22 1.65 13.26 £+ 0.38 2.83

F F
SEM 0.23 ms 0.26 ms
CVsp 2.45 % 2.79 %
Pintra 0.99 7.40%* 0.93 5.67**
Conf. int. (0.96,1) (0.94,1)
Min. diff. 0.64 ms 0.73 ms
Operator C Automatic

Ty (ms) cV (%) Ty (ms) cV (%)

Subjectl  9.17 £ 0.09 0.96 8.39 £ 0.13 1.59
Subject2  7.51 + 0.44 5.90 7.85 £ 0.14 1.83
Subject3d  7.60 £ 0.09 1.22 7.35 £ 0.18 241
Subjectd  7.64 £ 0.20 2.58 7.50 £ 0.16 2.10
Subjects  8.33 £ 0.07 0.82 8.50 £ 0.18 2.10
Subject6  13.03 £ 0.67 5.15 12.07 £ 0.13 1.08

F F
SEM 0.34 ms 0.15 ms
CVsp 3.86 % 1.79 %
Pintra 0.97 3.32% 0.99 16.35%*
Conf. int. (0.91,1) (0.98,1)
Min. diff. 0.95 ms 0.43 ms

Tabelle 7.4: Assessment der intraoperator reliability, medial: Dargestellt ist die mittlere T der
manuellen und automatisierten Analyse innerhalb ROl #11 dreier repetitiver Untersuchungen.
Weiters gezeigt, die Reproduzierbarkeit ausgedriickt durch CV und CVsp, der standard error of
measurement (SEM), der Reliabilitatskoeffizient p;,¢rq, die 95 % einseitige Grenze des Konfiden-
zintervalls (Conf. int.) und der minimale 75 Unterschied. Der F-Wert unterstiitzt die Ablehnung
der Hy des Hypothesentest der intrarater reliability Hy: p < pg versus Hyi: p > pg, mit pinira
=0.9; **p < 0.001, *p < 0.005.
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7.4 Diskussion

7.4.1 MR Bildgebung

Die spektrale Anregung funktionierte fiir den Grofsteil der Messungen einwand-
frei. Bei zwei Probanden wurden vereinzelte Regionen des distalen femoralen
Knorpels angeregt, was zu einem Signallevel des Knorpels dhnlich des angren-

zenden Hoffa “schen Fettkorpers und des Knochenmarks fiihrte.

7.4.2 Hintergrund Klassifizierung

Der Schwellwert wurde anhand eines EM Algorithmus bestimmt, und ent-
fernte Hintergrund und wasserhaltige Pixel exakt. Innerhalb dreier sagittaler
Schichten unterschiedlicher Schichtpositionen wurden die Pixel durch den EM
Algorithmus eingeteilt. Diese Vorgehensweise wurde durch das Resultat des
Schwellwertverfahrens als ausreichend befundet. Die ausgewéhlten Schichten
entsprachen der zentralen Schicht und zwei weiteren Schichten, von der Zen-
trumsschicht um + 50 % der Zentrumsposition versetzt.

Im Falle von teilweise angeregtem Knorpel wurden diese wasserhaltigen Pi-
xel nicht entfernt. An diesen Stellen verhinderte die T3 -basierte Steuerung der

Konturverfeinerung einen Ausfluf.

7.4.3 Knochenmark Klassifizierung

Der Erfolg der Trennung des Knochenmarks vom restlichen Fettgewebe hangt
von den beiden Abtastpunkten T'Eyp,r und T'Ejopg ab. Vor der Auswahl dieser
beiden Echozeiten sind zwei Fakten zu beachten. Ein Signalunterschied, somit
T5 Kontrast zwischen den Geweben mufs bereits bei T'Ey,,+ ausgebildet sein.
Weiters sollte bei T'Ej,,,, dieser Kontrast idealerweise bis zu seinem Maximum
angewachsen sein. Bei der Studie wurde der erste Abtastpunkt als das kiir-
zest mogliche Ty gewdhlt, eingeschrinkt durch die Messparameter. Der zweite
Punkt wurde experimentell gefunden, als jener T'Ej,,4, welcher zu prazisen Ex-
traktionsergebnissen fiihrte. T'Ej,,, wurde anhand den Daten eines Probanden
abgeleitet, und anschliefsend in der gesamten Studie verwendet. Diese Einstel-
lung koénnte fiir einen breiten Bereich von trabekuldrer Morphologie geeignet

sein. Dazu sind weitere Patientenstudien noch ausstindig.
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7.4.4 Verfeinerung der Kontur

Entlang der femoralen Metaphyse wurden Regionen, zur Markhohle geho-
rend, von der Konturevolution nicht eingeschlossen. Diese Regionen beinhalten
hauptsadchlich Knochenmark mit einem kargen trabekuldren Netzwerk. Da-
durch entsprechen die ratio8 Werte dieser Regionen jenen des restlichen Fett-
gewebes. Jedoch beeintrichtige keine dieser Regionen die strukturelle Analyse,
da alle ROIs innerhalb der femoralen Epiphyse platziert wurden.

Alternative Ansétze zur Segmentierung von Knochen wurden von [85, 33,
273, 132] vorgeschlagen. Fripp et al. [85] verwendeten active shape models
(ASM), welche durch die Anwendung einer affinen Registrierung an einen At-
las initialisiert werden. In der aktuellen Arbeit wurde ASM vermieden, da
dessen Funktion sehr von der Qualitdt des Atlas und den gesetzten Formbe-
schrinkungen abhéngt. Der Textur-Klassifikator [33] niitzt MR Phasenbilder,
und resultiert in segmentierte Knochen mit rauen Oberflichen, &hnlich der
Qualitdt des vorangegangenen Schwellwertverfahrens. Eine exakte Knochen-
segmentierung kann erreicht werden, wenn ein halbautomatischer multispek-
traler Ansatz, wie jener von Tamez-Pena et al. [273] vorgeschlagen, eingesetzt
wird. Huang et al. [132| implementierten einen schnellen automatischen zwei-
stufigen Segmentierungsablauf. Die Position der Knochen wird dabei durch
Masken definiert, welche zuvor aus einer distance-weighted directional gradient
Methode gewonnen wurden. Innerhalb dieser Masken werden die Knochen mit-
tels dem Chan-Vese Modell segmentiert. Ein ausreichender Kontrast zwischen
Knochen und Knorpel ist dabei erforderlich, aber schwierig zu erzielen, wenn

in fettselektiven GRE Bildern Knorpel teilweise angeregt wird.

7.4.5 Generierung der ROIs

Der Ansatz eines standardisierten Ablaufs zur ROI Generierung beruht vor-
wiegend auf (a) der bekannten raumlich variierenden Ausrichtung der Trabekel
und (b) auf deren Abstandsabhéngigkeit [272, 223|. Das Zusammenfassen von
spongiosen Knochen dhnlicher Zusammensetzung sollte daher die Empfindlich-
keit gegeniiber der Detektion von kleinen strukturellen Knochenverdnderungen
erh6hen. Dieser Ablauf ist der erste Ansatz dieser Art, der versucht, durch

Verringerung der Varianz der Morphologie der Trabekel innerhalb des Unter-
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suchungsgebietes die Wahrscheinlichkeit zur Erfassung geringer Knochenum-
bildungen zu verbessern.

Das Ausrichten der segmentierten Knochen erméglicht eine verléssliche Tren-
nung in einen lateralen und medialen Teil. Zusétzlich wird dadurch der Ver-
gleich von iibereinstimmenden Regionen zwischen beiden Seiten erleichtert.

Fiir den Fall, dass ein Versatz der Probandenpositionen zwischen aufeinan-
derfolgenden Messungen nicht verhindert werden kann, ist eine Registrierung
der Scans vorzunehmen. In der aktuellen Studie ermoglichte die Verwendung
der kompakten Kniespule bereits eine reproduzierbare Positionierung der Pro-

banden.

7.4.6 MR T5-Relaxometrie

In der MR Osteodensitometrie manifestieren sich Alterationen der Knochemas-
se und morphologische Anderungen der Spongiosa (cancellous bone) als Ver-
dnderungen der Ty [103, 173]. Wie aus Tabelle 7.1 ersichtlich, kann die be-
obachtbare Zunahme der mittleren 75 mit zunehmendem Abstand von der
Gelenkslinie durch die Abhéngigkeit der Trabekelstruktur vom Abstand der
Gelenksfliache erklirt werden. Anhand radiographischen Modalitdten konnten
Takechi [272] und Patel et al. [223] in gelenksnahen Regionen, innerhalb der
ersten 5-10 mm, Anderungen in Dichte, Konnektivitit und Dicke der Trabekel
beobachteten. Zusammenfassend, in dieser Zone nimmt mit zunehmendem Ab-
stand die trabekuldre Dichte ab, in Ubereinstimmung mit unserer Erkenntnis
einer raumlich variierenden 7.

Ein noch exakteres Zusammenlegen von Schichten dhnlicher Regionen in
ROIs kann dann erreicht werden, wenn prazise Daten beziiglich der inter-
nen raumlichen Architektur des spongidsen Knochens verfiighar werden. Dies
wiirde dann die Standardabweichung der 757 Werte der ROIs verringern, und
dadurch die Sensitivitiit gegeniiber strukturellen Anderungen des spongiésen

Knochens verbessern.

7.4.7 Short term precision

Der Suszeptibilitdtseffekt und die Quellen der magnetischen Feldstérungen

hingen beide von der Orientierung der trabekuldren Vorzugsrichtung zum
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statischen Magnetfeld ab [255, 305]. Es wird daher davon ausgegangen, dass
die Variationen der einzelnen C'V's durch Verédnderungen wihrend der Reposi-
tionierung verursacht wurden. Werden repetitive Studien am appendikulédren
Skelett durchgefiihrt, so kénnen solche Variationen durch die Verwendung von
konventionellen Extremitidtenspulen minimiert werden. Solche Spulen lassen
sich am Patiententisch fixieren, wodurch sich Schwankungen bei der Reposi-

tionierung des Patienten auf ein Minimum reduzieren lassen.

7.4.8 Intraoperator reliability

Das Assessment der intraoperator reliability wurde in ROI #11 vollzogen, da
neuerlich Knochenanalysen mittels MRT in dhnlichen Regionen durchgefiihrt
[27, 168] werden. Wie in den Tabellen 7.3 und 7.4 gezeigt, favorisiert die Eva-
luierung eindeutig die automatisierte Analyse. Neben der Minimierung von
systematischen Fehlern infolge einer manuellen Auswahl der ROIs, konnte ei-
ne signifikante Abnahme der SEM gezeigt werden. Weiters verbesserte sich die
Sensitivitit gegeniiber der Detektion von 75 Anderungen um 33 und 27 %.
Die aktuelle Validierungsstudie unterliegt auch einigen Einschrinkungen.
Erstens limitiert die Grofse der Stichprobe von sechs Teilnehmern die statisti-
sche Power der resultierenden Schitzer der Reliabilitit. Zweitens wurden nur
gesunde Probanden untersucht. Da die Schitzer auf der Variabilitdt der Mes-
sungen der Studienteilnehmer beruhen, konnen diese nur innerhalb anderer

Populationen, welche &hnliche Merkmale aufweisen, interpretiert werden |71].

7.4.9 Image parameter setting

Derzeit besteht der Bedieneraufwand darin, die notwendigen Parameter der
Bildverarbeitung lediglich zum Zeitpunkt der Referenzmessung einzustellen.
Der Glattungskern ist an die rdumliche Auflésung anzupassen. Die Fenster-
breite w ist an die zu erwartende trabekulére Dichte zu adaptieren. Die Anzahl
der maximalen Iterationen ist entsprechend der Grofe der Knochenvorlagen zu
setzen und kann aus der Segmentierung zum Referenzzeitpunkt experimentell
gefunden werden. Weiters sind die Parameter p und e, welche fiir die Steuerung

der Konturevolution mafsgebend sind, entsprechend zu wéhlen.
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7.5 Konklusion

Die vorliegende Arbeit prasentiert ein Bildverarbeitungs-Tool zur strukturellen
Analyse von trabekuldren Knochenmark, anwendbar auf quantitative MRT der
artikuliren Gelenke. Die Software inkludiert eine automatische Segmentierung
des Knochenmarks und die automatische Bestimmung der effektiven trans-
versalen Relaxationszeit 73 in bestimmten ROIs des spongitsen Knochens.
Erstmalig wurde eine strukturelle Analyse des trabekuldren Knochens vollau-
tomatisch in vordefinierten ROIs durchgefiihrt, wobei die Regionen nach einem
standardisierten Ablauf generiert und mit Bezug zur spongiosen Architektur

des Knochens unterteilt wurden.

Eine Validierungsstudie mit sechs gesunden Beteiligten berichtet von Re-
produzierbarkeitsergebnissen dhnlich zu manuell bedienten Analysesystemen
[27, 101, 82]. In der intraoperator Reliabilitatsstudie zeigte die automatische
Analyse verglichen zu den Bedienern eine signifikante Verbesserung des SEM
und eine Zunahme der Empfindlichkeit. Fiir kleinste Verdnderungen des Ge-
webes innerhalb klinisch relevanter Zeitspannen ist dies ein entscheidender
Aspekt.

Der vorgestellte Ansatz zur Segmentierung basiert auf dem allgemeinen
Konzept der Durchfiihrung einer Preklassifizierung durch gewebeselektive Bild-
gebung und dem Einsatz von a priori Wissen zur Unterstiitzung einer exakten
Klassifizierung. Beim Einsatz der MRT zur Untersuchung der trabekulidren
Knochenstruktur wurde dieses Konzept mittels fettselektiver Anregung im-
plementiert. Weiters wurde der a priori bekannte unterschiedliche inhéarente
MR Signalzerfall durch die Berechnung von Verhaltnissen verstirkt, wodurch
die Performance der Segmentierung verbessert werden konnte. In einer initia-
len Studie wurde der entwickelte Ablauf zusitzlich an einem fettselektiven
3D MRT Datensatz des Hiiftgelenks angewendet. Das resultierende, automa-
tisch segmentierte Knochenmark ist in Abbildung 7.4 gezeigt. Bei Betrachtung
des Ergebnisses in Abbildung 7.4 zeigt sich, dass, obwohl die verwendete Tp-
Einstellung nicht optimal gewahlt wurde, die vorgeschlagene Methode robust
und erfolgreich eingesetzt werden konnte. Dieses initiale Experiment reflektiert
die allgemeine Anwendbarkeit des entwickelten Ablaufes zur Klassifizierung

spongioser Knochen innerhalb synovialer Gelenke. Die bestehende Einschrén-
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(b)

Abbildung 7.4: Ersten Resultate (b) nach Anwendung der entwickelten Verarbeitungsschritte
auf 3D MRT Daten des Hiiftgelenks. (a) Die Messparameter wurden folgend gesetzt: T Egport
= 4.84 ms und TEjpn, = 15 ms, Tp = 30 ms, Kippwinkel von 20° und 0.7 x 0.7 x 2 mm?
Auflésung.

kung ist mehr oder weniger eine Beschriankung auf die MRT, da es die einzige
Modalitdt ist, welche ohne den Einsatz von Kontrastmitteln unterschiedliche
Kontrastgewichtungen generiert.

Basierend auf den vielversprechenden Ergebnissen zielt zukiinftige Forschung
auf die Anwendung des Auswerteprogrammes zur Analyse der spongitsen Ar-
chitektur des Femurkopfes ab. Fiir diesen Zweck ist die Generierung der ROIs
entsprechend der Anatomie anzupassen. Die Verwendung einer DIXON Separa-
tionstechnik [59, 234| anstelle einer fettselektiven Anregung ist ebenfalls eine
mogliche zukiinftige Entwicklung. Dadurch konnten die segmentierten Kno-
chen, gewonnen aus Fettbildern, die Charakterisierung des Knorpels innerhalb
der Wasserbilder unterstiitzen. Eine solche vollautomatisierte Auswertung wiir-
de die gesamte Analyse erleichtern und bei degenerativen Gelenkserkrankungen
die routinemifkige Uberwachung des gesamten artikuliren Gelenkes durch den
Einsatz der MRT fordern.
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Kapitel 8

Zusammenfassung und

Schlussfolgerungen

Die durchgefiihrten Experimente und theoretischen Simulationen in der vorlie-
genden Arbeit beleuchten wesentliche methodologische Aspekte der quantitati-
ven Magnetresonanzbildgebung von muskuloskeletalen Geweben. Die MRT ist
ein vielseitig einsetzbares quantitatives Werkzeug zur Diagnose und zur Sta-

tusbeurteilung typischer Erkrankungen des Stiitz- und Bewegungsapparates.

An zwei unterschiedlichen Grundfeldstiarken wurden fiir eine Gradientenecho-
sowie Spinecho-basierte Technik, hinsichtlich der erzielbaren Kontrasteffekti-
vitéit, die optimalen Gerédteparameter abgeleitet. Speziell fiir die quantitative
Auswertung morphologischer Aufnahmen stand dabei die Verbesserung einer
sicheren Trennung angrenzender Gewebe im Vordergrund. Fiir die longitudi-
nale Beurteilung von Knorpelgewebe ist die Tatsache entscheidend, dass die
Paarung Knorpel- und umliegendes Muskelgewebe, infolge des relativ dhnli-
chen Relaxationsverhaltens, die groften Anforderungen an eine automatische
Charakterisierung stellt. Ein Ergebnis, welches sich auch bereits aus den er-

mittelten Relaxationszeiten der quantitativen Bildgebung folgern 1aft.

Die Eignung des nicht-linearen Rekonstruktionsverfahrens / RGN zur quan-
titativen Bestimmung der transversalen Relaxationszeit T, konnte erfolgreich
gezeigt werden. Aus der Evaluierung der Rekonstruktionsmethode an beschleu-
nigten Daten des Kniegelenks wurde festgestellt, dass bei nur halber Messzeit
(R = 2) die damit abgeleiteten Relaxationsgrofen mit jenen der 2D-M ESE

Referenzsequenz dquivalent sind. Das Fehlen von objektiven Ansétzen zur Er-
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mittlung der optimalen Regularisierungsparameter ¢ und [ und der Anzahl
der erforderlichen Gauf-Newton Iterationen sind Themen, an denen vor der
Einfiihrung der nicht-linearen Rekonstruktionsmethoden in die klinische, quan-
titative MRT noch gearbeitet werden muss. Auch das nur empirisch bekann-
te Rauschverhalten der hier untersuchten Rekonstruktionsmethode, welches in
der gMRT speziell in Situationen von geringem Signal-Rausch-Verhéltnis mehr
an Bedeutung gewinnt, ist Thema aktueller Forschung. In Anbetracht der dras-
tischen Reduktion der Messzeit sowie deren breites Anwendungsgebiet sind
aber bereits jetzt schon nicht-lineare Techniken als gleichwertige Alternativen

zu den konventionellen parallelen Rekonstruktionsmethoden wie beispielsweise
GRAPPA oder SENSE anzusehen.

Zum Besseren Verstindnis der Zusammenhdnge zwischen Verdnderungen
des trabekuliren Netzwerkes und dem daraus resultierenden quantitativen
Mak der Homogenitéit des Magnetfeldes wurden an vereinfachten Knochenmo-
dellen Simulationen zur Berechnung des Suszeptibilitatseffektes durchgefiihrt.
Erstmalig wurden die zwei- und dreidimensionalen Modelle aus Rotationsel-
lipsoiden aufgebaut. Auch konnten fiir die Rotationskérper neue analytische
Losungen der Potentialgleichung aufgestellt werden, wodurch jegliche Koor-
dinatentransformation der analytischen Losungen zwischen dem kartesischen
und den rotationselliptischen Koordinatensystemen wegfiel. Die Untersuchun-
gen an vereinfachten Nachbildungen der trabekuldren Mikroarchitektur des
distalen Femurs stellten eine hohe Empfindlichkeit der quantitativen MRT ge-
geniiber geringen Anderungen der Knochenmasse fest. Besonders das empfind-
liche Ansprechen auf eine vollstindige Unterbrechung von Knochenbilckchen,
welche in der Umgebung der Bruchstelle lokal zu mikroskopisch inhomogenen
Magnetfeldverteilungen fiihrt, belegt das Potential der quantitativen MRT auf
dem Anwendungsgebiet der MR Osteodensitometrie. Die Winkelabhéngigkeit,
sowie der nicht-lineare Zusammenhang zwischen Anderungen histomorphome-
trischer Parameter des spongitsen Knochens und dem induzierten Suszeptibi-
litatseffekt, sind jedoch bei der Interpretation mit Sorgfalt zu beriicksichtigen.
Aus den theoretischen Untersuchungen zeigte sich weiters, dass im Zuge der
Approximationsprozedur eine, entsprechend dem herrschenden Signalverhalten
geeignete, Approximationsfunktion zu wéhlen ist. Die Wahl dieser Signalfunk-

tion scheint, wie in unterschiedliche Studien belegt, jedoch beim praktischen
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Einsatz nur eine untergeordnete Rolle zu spielen.

Vor dem Hintergrund des klinischen Einsatzes der quantitativen MRT zur
MR Osteodensitometrie konnte mit dem Ziel einer Erhéhung der Empfindlich-
keit gegeniiber der Detektion geringer Anderungen des spongitsen Knochens,
sowie einer Verbesserung der Praktikabilitdt der Auswertung, ein entsprechen-
des Auswerteprogramm erfolgreich entwickelt werden. Erstmalig erfolgt die
Auswertung basierend auf dem Relaxationsparameter T3 vollstindig automa-
tisch. Weiters werden, je nach bekannter Morphologie der trabekuldren Struk-
tur des distalen Femurs, Untersuchungsgebiete mit dhnlichen trabekuldren Fi-
genschaften standardisiert erstellt, und getrennt voneinander analysiert. Durch
diese Art der Homogenisierung, bezogen auf die zu untersuchende Gréke 77,
konnte eine weitere Reduzierung der Messungenauigkeit erreicht werden. Die
Moglichkeit der Modifikation des Signalmodells und auch des Prozesses der
Generierung der Untersuchungsregionen erhéht zusitzlich die Flexibilitat des
entwickelten Programms. Der Einsatz beschriankt sich somit nicht nur auf das
Kniegelenk, beispielsweise konnte das entwickelte Tool erfolgreich auf das pro-
ximale Ende des Femurs am Hiiftgelenk angewendet werden. Zum derzeitigen
Entwicklungsstand ist die Anwendung auf fettselektive Gradientenecho Tech-
niken beschrankt. Fiir die zukiinftige Weiterentwicklung sind Ansétze geplant,
welche auf alternative Anregungstechniken zuriickgreifen, wodurch auch Daten
der ansonsten unterdriickten wasserhaltigen Gewebe fiir mogliche quantitative
Analysen zur Verfiigung stehen wiirden. Speziell bei der quantitativen Ma-
gnetresonanztomographie degenerativer Gelenkserkrankungen ist zu erwarten,
dass aus der Moglichkeit einer gleichzeitigen Beurteilung des Knorpelgewebes
sowie des dariiberliegenden subchondralen Knochens, in Zukunft zuséitzliche

Diagnoseoptionen gewonnen werden konnen.

Die erfolgreiche klinische Anwendung der quantitativen Bestimmung en-
dogener Biomarker bedarf eines fundierten Wissens der signalbeeinflussenden
Prozesse des zu untersuchenden biologischen Systems als auch der angewen-
deten Messmethodik und Datenanalyse. Einen Beitrag zum besseren Verstin-
dis methodologischer Aspekte der quantitativen Bildgebung leisten die in der
vorliegenden Arbeit présentierten Ergebnisse aus Computersimulationen und
praktischen in vivo Experimenten. Das im Zuge der Arbeit entwickelte au-

tomatisierte Auswerteverfahren zur longitudinalen Beurteilung degenerativer
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Knochenerkrankungen stellt fiir die MR-Osteodensitometrie eine wertvolle Be-
reicherung dar, und kann wesentlich zur Etablierung der quantitativen Bildge-

bung im klinischen Einsatz beitragen.
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Anhang A

Magnetisches Potential und Feld
elines abgeplatteten
Rotationsellipsoiden in einem

homogenen magnetischen Feld

A.1 Das primare Feld

Ein abgeplattetes Ellipsoid (Halbachsen a,a,c; ¢<a) mit der magnetischen Per-
meabilitit uo = po(1+4x2) befindet sich in einem Medium mit der magnetischen

Permeabilitit p; = po(1+ x1). Es existiert ein priméres statisches Magnetfeld
H = (HOJZ‘?HOy)HOZ) (A]-)
= Hy(sina cos 3, cosa cosf3, cosa) (A.2)

mit dem entsprechendem Potential

q)O(:anvz) = - (HOSC T + HOy Yy + HOz Z) (A3)

A.1.1 Das Reaktionsfeld in abgeplatteten Ellipsoidkoor-
dinaten
Das Ellipsoid induziert ein Reaktionsfeld repréisentiert im Aufenbereich durch

®,1(z,y, z), und im Inneren durch ®,5(x,y, z). Dieses Problem wurde in Refe-

renz [155] fiir ein Ellipsoid, dessen Symmetrieachse sich mit der z-Achse deckt,
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in abgeplatteten Ellipsoidkoordinaten gelost

x = e, coshn sinf cos,

y = e, coshn sinf sin,

z = e, sinhn cosb;
Dy, Py = Oy + P,q, Py = Py + P,5 sind die Losungen der Potentialgleichung in
abgeplatteten Ellipsoidkoordinaten. Diese partielle Differentialgleichung kann
durch Separation der Variablen gelost werden. Die partikuldren Losungen der
separierten Gleichungen, welche sich fiir das zu behandelnde Problem eignen,
sind Legendre Polynome oder Funktionen in ¢sinhn, Legendre Polynome in
cos 1, trigonometrische Funktionen in W.

Die Grenzfliche, welche die beiden Gebiete (Innen- Aukenraum) trennt, ist

das Ellipsoid:

.I'2 y2 22
St 5t 3 =1 & n=n=Artanh(c/a,). (A.8)

Die Potentiale miissen somit entlang der Grenzfliche kontinuierlich sein:
n="n: P1= oy (A.9)
und die Normalableitungen miissen folgende Bedingung erfiillen:

nN="n: 1 0P1/On = pg 0Po/0n. (A.10)

Dieser Losungsverlauf ist in [155] dargelegt. Ausgangspunkt ist die Entwick-

lung der partikuldren Losungen:

n2 1o
®, = ie, Hy, P(isinhn) P)(cosf) —
i e, (Houw costh+ Hy, sine) Pl(isinhn) Pl(cosf) +

1
+ Z VAT QT (i sinhn) Pl (cos 0) cos(map) +

m=0

+ 1B} Q}(i sinhn)P/(cosf)sine ; (A.11)

1
o, = Z i AT P"(isinhn)P["(cos 6) cos(mip) +
m=0

+ i 9B] Pl(isinhn)P}(cosf)sin . (A.12)
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Die Reihen fiir die Potentiale werden in die Kontinuitdtsbedingungen (A.9) und
(A.10) eingesetzt. Infolge der Orthogonalitit der Legendre Polynome P (cos 6)
und der trigonometrischen Funktionen werden die, in diesen beiden Bedingun-
gen enthaltenen, unendlichen Summen in ein endliches System von endlichen
Bedingungen, jede davon erfasst nur ein einziges Paar der Parameter m and
n, zerlegt. Fiir n # 1 und m # 0 noch # 1 fithren diese Systeme zu linear ho-
mogenen Gleichungen der unbekannten Koeffizienten s A", 2B}, 1 A" und 1 B]"

mit der trivialen Losung. Nur fiir n = 1 und m = 0,1 werden inhomogene

Gleichungen erhalten, mit den Lésungen:

;o Ho. (i1 — po) PY PY

i PV Q1 = u I QY

= €y HOZ LQ, (A13)
PO’ QO _ po QO’

A = e, Hy. ( 1 &Y 1 Wi )
2 o z 7 7

: T\ QY - P QY
= e, Hy, Moy; (A.14)
.+ €0 Hoo (pn — pia) P! P

0 __
1A1—

A = 7 1 1 O
/L2P17Q1 — m PP @
= €y HOz L1 s (A15)
1Bll = € H(]y Ela (A16)
Pl’ 1 _ pi 1/
QA% = 6 HOz H1 < 11/ Qi 1 11 1/)
~ pe P Q — i Pp Q4
= €y H(]w M1 y (Al?)
QBll = € H(]y Ml . (A18)

Das Argument in den auftretenden Legendre Polynome und in den Funktionen
der vier Gleichungen ist isinh7,. Beim Ubergang in den allgemeinen Fall sind
Hy, und Hy, # 0 zu beachten. Kuchel und Bulliman zeigten in [155], dass

die Legendre Funktionen und Polynome durch elementare Funktionen ersetzt
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werden kénnen. Damit ergibt sich:

=Mo"
Q.4 = e, (Hop costp+ Hy, siny) x
x Ly (coshn arccot(sinhn) — tanh ) sin 0

+ e, Ho, Lo (sinhn arccot(sinhn) — 1) cosf , (A.19)
n=1o
Dy = —e, (My—1) (Ho, costy+ Hy, sint) coshn sind
— ey (Mg — 1) Hy, sinhn cosf. (A.20)

Anwenden der gleichen Substitutionen auf die obigen Definitionen der Kon-
stanten Lg, Ly, My, My, sowie Einsetzen der Permeabilititen, resultiert fiir die

Ausdriicke der vier Konstanten in:

_ (x1 — X2)sinhn,

Ly = (11 xa) — (L+x1) tanhZn, + (x1 — xa) sinhy, arccot(sinhr,)’
(A.21)
L, = — (X1 — x2) cosh’n, sinhn,
2+ X1+ X2+ (x1 — x2) cosh’ny (1 —sinh arccot(sinh,))’
(A.22)
M, = (1 + x1) sech®n,
(1+x2) = (14 x1) tanh®n, + (x1 — x2) sinh, arccot(sinh,)’
(A.23)
M1 = 2(1 + Xl) ‘
24 X1+ X2+ (x1 — Xx2) cosh’ng (1 — sinhny arccot(sinhn,))
(A.24)

Nach dem Einsetzen dieser Terme in die Reaktionspotentiale ®,; und ®,,,

kénnen diese geschrieben werden als:

®y,.(z,y,2) = (How v + Hoyy)Li(g1 — 92) + Ho» 2z Lo(g1 — g3),
(A.25)
Gy, (z,y,2) = (HOI r + Hy, y)(l — M) + Hp. z (1 — My).
(A.26)
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Die Funktionen ¢, g2, g3 hingen dabei nur von der Funktion sinhn ab:

g1 = arccot(sinhn), (A.27)
sinh n
= , A28
& cosh? 7 ( )
1
3 = . A.29
& sinhn ( )

A.1.2 Das Reaktionsfeld in kartesischen Koordinaten

Gesucht sind Ausdriicke fiir das Potential, welche ausschliefslich nur von z,y,z
abhidngen. Somit muf sinh7n durch entsprechende Ausdriicke ersetzt werden.
Aus den Gleichungen (A.4) bis (A.6) kann folgende Substitution gefunden

werden:

1 r? r2\? 22
S N T _ - il
sinh“n = 5 1—|—€gj:\/( 1+62> +4e2

e} o

Intensive numerische Untersuchungen ergaben, dass nur das positive Vorzei-
chen zutrifft. Damit folgt:

sinhn = — —1+r—+wo(r,ez) = uy(r,e.)/V?2, (A.30)

r2\ 2 22 r2\ 2 (r-e,)?
wo(r,ez) = \/(—1+6—2) +4g = \/(—1—1-;) +4 62 >

r?o= P4yt (A.32)

Einsetzen dieses Ausdrucks fiir sinh7 in die Gleichungen (A.27) bis (A.29)

und einsetzen der daraus resultierenden Ergebnisse in g1, g2, g3

g1 = acoth(u,(r,e.)/V?2), (A.33)
V2 u,(r, e.)

92 o e ) + 2 (A.34)

o = —V2 (4.35)

Uo(T, €5)’

in Gleichung (A.25) fithrt zu dem endgiiltigen Ausdruck fiir das Potential im
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Aufenraum als eine reine Funktion in den kartesischen Koordinaten x, vy, 2:

1 (2,y,2) = (Howe® + Hoyy) L1 (91 — 92) + Hoo 2 Lo (g1 — 93)-

(A.36)

Das Potential im Innenraum, Gleichung (A.26), ist bereits eine reine Funktion

der kartesischen Koordinaten.

A.2 Potential und Feld fiir beliebige Orientie-

rung der Symmetrieachse des Ellipsoids

Fiir praktische Anwendungen ist es notwendig, Ellipsoide mit beliebig orien-
tierter Symmetrieachse zu betrachten. Die entsprechenden Ausdriicke fiir das
Potential kénnen aus den Gleichungen (A.36) und (A.26) gewonnen werden.

Diese lassen sich in eine allgemeine Form umschreiben:

(DH(xayaZ) = (HOJ_ 'Il) Ly (91 - 92) + (Hon 'I“H) Ly (91 - 93)7

@,-2(1’,y72> = (HOL ’I'L) (1 - M1> + (H()H I'H)(l - Mg) (A38)

Die Vektoren Hy, r| geben die Projektionen der entsprechenden Vektoren par-
allel zu der Symmetrieachse, d.h. der z-Achse an. In gleicher Weise, die Vek-
toren Hy, = (Ho,, Hoy,0), r1 = (2,9,0) geben die entsprechenden Vektoren
zu den Projektionen auf die x,y-Ebene, welche normal auf die Symmetrieachse
steht, an.

Daraus lassen sich nun die Substitutionen fiir eine beliebige Orientierung

der Symmetrieachse, gegeben durch den Einheitsvektor n, wie folgt definieren:

Hyy = n(n-Hy), Ho = Hy—Hy; (A.39)
rp=n(nr), r =r-—r. (A.40)

In w,, Gleichung (A.31), muf nur die Variable z, die Komponente des Ortsvek-

tors entlang der z-Achse, d.h. der Symmetrieachse, durch (n - r) ersetzt werden,
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woraus folgt:

. 1 rr _
sinhn = E\/— 1+e—g+wo(r,n) ‘= G,(r,n)/V2,  (A4l)

wem = (10 0) an)

p e
Die Funktionen g;, Gleichungen (A.33) bis (A.35), bleiben unverdndert, aufer
dass u,(r,e,) und w,(r, e,) durch u,(r,n) and w,(r, n) ersetzt werden miissen,

somit lauten die neuen Funktionen g;:

g1 = acoth(d,(r,n)/V2), (A.43)
_ V2 tiy(r, n)

g2 = @) + 2 (A.44)
g3 = = (\fn) (A.45)

Einsetzen dieser neuen Funktionen in Gleichung (A.38) ergibt das Potential

fiir einen abgeplatteten Rotationsellipsoid, dessen Symmetrieachse durch einen
beliebigen Einheitsvektor n gegeben ist:

(I)M(x?yvz) = (HO ' I‘) El (gl - g?) + (A46)

+ (Ho-n)(n-r) [Lo (51 —g3) — L1 (1 —32)],  (AA4T)

(I)T2<.T,y7 Z) = (HO . I') (1 - Ml) + (Ho : n)(n~ I') [Ml - Mg](A48)

Die Berechnung des magnetischen Feldes ben6tigt die Gradienten der Funk-

tionen g;. Alle diese Ableitungen sind proportional zum Vektor r,

_ V2 (r + on ((“—r)) (A.49)

T W)
V= - e A0
V= e G e (4
Vi = — _O<r,n)1u_}0(r’n) r,; (A.52)
Vi-Ve = - Z?Li)) (. n4))2+2]2 Fo (A.53)
Vi —Vigs = [2+(ao<r,n))2}2ao(r G (A.54)
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Der Vektor r, und alle zuvor eingefiihrten Gradienten sind im Aufenraum
des abgeplatteten Ellipsoiden, inklusive der Grenzfliche, wo n > 1,, eindeutig
definiert und reell. Dies ist dquivalent zur Bedingung (A.58) in kartesischen
Koordinaten. In der Tat zeigt eine detaillierte Analyse, dass auf der Grenzflache

gilt:

t,(r,n) = /2 sinhun,, (A.55)

Wo(r,n) = \/z4/(eo sinh(no))4 + 222/e2 + sinh’7, (A.56)
sinh?n, < w,(r,n) < cosh®n,. (A.57)

A.3 Endgiiltigen Formeln fiir das Feld

Die endgiiltigen Formeln, fiir ein, in einem beliebigen homogenen priméren Feld
Hy, durch Einbringen eines abgeplatteten Rotationsellipsoiden mit beliebiger
Symmetrieachse, gegeben durch den Einheitsvektor n, erregtem Reaktionsfeld,

lauten fiir den Aufllenbereich:

r*>—(m-r)> (n-r)?

. S =1 (A.58)
H,(z,y,2) = —Hy OEl (91 — 9220— n(Hy-n)[Lo (G1 —G3) — L1 (51 — 32)]
+ 1, (Hyor) Ly ZE? Ir‘l)) o (a:(lr,n))QP (A.59)
o (o)) o ey o )
4 t,(r,n)

o (Hon)lrn) L e, ))? 5 2

und fir den Innenbereich:

r?—(n-r)? (n-r)? '
2 2 1 :

HTQ(ZL',y, Z) = HQ (1—M1) + n (HO'H) [Ml — Mo] (A60)
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Anhang B

Magnetisches Potential und Feld
eines langgestreckten
Rotationsellipsoiden in einem

homogenen magnetischen Feld

B.1 Das primare Feld

Ein langgestrecktes Ellipsoid (Halbachsen a,, a,,c,; ¢, > a,) mit der magne-
tischen Permeabilitdt s = po(1 + x2) befindet sich in einem Medium mit
der magnetischen Permeabilitdt u; = uo(1l + x1). Es existiert ein statisches

priméres Magnetfeld

H = (HOxaHOy7H0z) (Bl)

= Hp(sina cos 3, cosa cos[3, cosa) (B.2)
mit dem entsprechendem Potential

@0(1',:[/,2) = — (Hox xr + HOy Yy + HOZ Z). (Bg)

B.1.1 Das Reaktionsfeld in langgestreckten Ellipsoidko-

ordinaten

Der Ellipsoid induziert ein Reaktionsfeld, reprisentiert im Aufenraum durch

das Potential ®,1(x,y, z), und durch ®,5(x, y, 2) im Innenraum. Dieses Problem
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wurde in Referenz [155] fiir ein Ellipsoid, dessen Symmetrieachse sich mit der

z-Achse deckt, in langgestreckten Ellipsoidkoordinaten gelost

x = e, sinhn sinf cos, (B.4)
y = e, sinhn sinf siny, (B.5)
z = e, coshn cosb, (B.6)
& = \Ji-a (B.7)

Dy, 1 = Py + Py, Py =Dy + P, sind die Losungen der Potentialgleichung
in langgestreckten Ellipsoidkoordinaten. Diese partielle Differentialgleichung
kann durch Separation der Variablen gelost werden. Die partikuldren Ldsun-
gen der separierten Gleichungen, welche sich fiir das zu behandelnde Problem
eignen, sind Legendre Polynome oder Funktionen in coshn, Legendre Poly-
nome in cos 6, trigonometrische Funktionen in . Die Grenzfliche, welche die

beiden Gebiete (Innen- Aufenraum) trennt, ist der Ellipsoid:

22 2 2
S+ 5+ 5 =1 & n=n,=Arcoth(a,/c,). (B.8)
CLp ap Cp

Die Potentiale entlang der Grenzflache miissen kontinuierlich sein:

n=np: P1=oy; (B.9)

und darauf die Normalableitungen miissen folgende Bedingung erfiillen:

n=mp: p1 0P1/0n = pp 0P/0n. (B.10)
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Dieser Losungsverlauf ist in [155] dargelegt. Beginnend mit der Entwicklung

der partikuldren Ldsungen:

®, = — e, Hy, P)(coshn) P(cosf) —
— e, (Hy, cos + Hy, sin)P}(coshn) Pl(cosf) +

+ ii 1A Q™ (coshn) P (cos 0) cos(ma)) +

n=0 m=0

+ i i 1B Q" (coshn) P (cos 0) sin(ma)); (B.11)

n=1m=1

P = ZZ 2 AT P (coshn) P (cos 6) cos(map) +

n=0 m=0

+ Z Z 9B P (coshn) P (cos ) sin(ma). (B.12)

n=1m=1

Die Reihen fiir die Potentiale werden in die Kontinuitdtsbedingungen (B.9) und
(B.10) eingesetzt. Infolge der Orthogonalitit der Legendre Polynome P (cos )
und der trigonometrischen Funktionen werden die, in diesen beiden Bedingun-
gen enthaltenen, unendlichen Summen in ein endliches System von endlichen
Bedingungen, jede davon erfasst nur ein einziges Paar der Parameter m and
n, zerlegt. Fiir n # 1 und m # 0 noch # 1 fithren diese Systeme zu linear ho-
mogenen Gleichungen der unbekannten Koeffizienten 2 A", 2B, 1 A" und 1B

mit der trivialen Losung. Nur fiir n = 1 und m = 0,1 werden inhomogene
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Gleichungen erhalten, mit den Lésungen:

ep Ho. (12 — 1) P) PY
pe P QY — iy PP QY
= 6 Hy. Lo, (B13)
PO’ QO _ po QO’
A = e, H o ( 1L <l L >l )
AL e e Ry
= € HOZ M(], (B14)
epHog (p2 — 1) P! Plll

0
1141 =

1A% - 7 Nl 1 O
pe P Qr — i PpQy
= € H(]x L17 (B15)
\Bi = e, Hy, Ly, (B.16)
Pl’ Ql —_ pl 1/
Al = ey H ( N W )
T TPl - e PG
= e, Hy, M, (B.17)
2Bl = e, Hy, M. (B.18)

Das Argumente in alle Legendre Polynome und in den Funktionen der vier
Gleichungen ist coshn,. Die Losungen sind in den Gleichungen (A21) bis (A24)
in Referenz [155] gegeben. Beim Ubergang in den allgemeinen Fall sind Hy,
und Hy, # 0 zu beachten. In der gleichen Referenz wurde gezeigt, dass die Le-
gendre Funktionen und Polynome durch elementare Funktionen ersetzt werden

kénnen. Damit folgt:

nZp:
Q. = e, (Hoy cosyp + Hy,siny) x (B.19)
x L (sinhn Arcoth(coshn) — cothn) sin 6
+ e, Hy, Lo (coshn Arcoth(coshn) —1)cos@ ,
n=1p:

Q.0 = e, (My+1)(Hp, cosyp+ Hyy,sine) sinhn sinf (B.20)
+ e, (Mo +1) Hy, coshn cosé.

Anwenden der gleichen Substitutionen in den obigen Definitionen fiir die Kon-

stanten Lg, L1, My, M, sowie Einsetzen der Permeabilititen, resultiert fiir die
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Ausdriicke der vier Konstanten in:
- h
14+ x2 — (1 + x1) coth”n, + (x1 — x2) cosh(n,)Arcoth(coshn,)
L, = X1 — X2
(2 + X1 + x2) csch®n, sechn, + (x1 — x2) (Arcoth(coshn,) — sechr,)’
(B.22)
I + xa
My = — . (B.23
’ 14+x1 + (x1— x2)sinh?7n, (1 — coshn, Arcoth(cosh,)) ( )
2 (1
M, = - 1+ xi)

(2+x1 +x2) — (1 — x2)sinh?, (1 — coshn, Arcoth(cosh,))’

(B.24)

Nach dem Einsetzen von Gleichung (B.4) bis (B.6) in die Reaktionspotentiale

®,1 und P,9, konnen diese geschrieben werden als:

i, (7,y,2) = (HO:c x + Hy, y)Ll(fl — f2) + Ho. 2z Lo(f1 — f3),
(B.25)
q)gr<$,y,2) = (HOIL' r + HOy y) (Ml + 1) + H(]Z z (M(] + 1) (B26)

Die Funktionen fi, fo, f3 hiingen ausschlieklich von der Funktion coshn ab:

h
fa

fs

Arcoth(coshn), (B.27)
coshn (B.28)
sinh®n’ '
1
: B.29
coshn ( )

Im Aufenraum des Ellipsoid ist n > 7, > 1; damit sind die hier eingefiihrten

drei Funktionen eindeutig definiert und reell.

B.1.2 Das Reaktionsfeld in kartesischen Koordinaten

Gesucht sind Ausdriicke des Potentials, welche ausschlieflich nur von z,y, z

abhingen. Somit mufs coshn durch entsprechende Ausdriicke ersetzt werden.
Aus den Gleichungen (B.4) bis (B.6) folgt:

1
h2p = =
COS n 5 (

r? r2\ 2 22
1+—2:|:\/<1+—2> —4—|.
€p €p €
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Intensive numerische Untersuchungen zeigten, dass nur das positive Vorzeichen

zutrifft. Daraus folgt:

+wy(re.) = wuy(r,e.)/V2, (B.30)

2\ 2 2 2\ 2 )2
wy(r,e.) = \/(1 + %) —4Z = \/(1 + 7"—2) EPLCIL TRy
€p ep ep ep

r? = 224yt 42 = pP 4R (B.32)

coshn = — 1+T—
e

Einsetzen des Ausdrucks fiir coshn in Gleichungen (B.27) bis (B.29) und

Einsetzen der resultierenden Ausdriicke fiir fi, fs, f3

fi = Arcoth(uy(r,e.)/V2), (B.33)

_ ﬁup(r,ez)
f2 = m, (B.34)

[ (8.3

uy(r,e,)’
in Gleichung (B.25) ergibt die endgiiltigen Ausdriicke fiir das Potential im

Auflenraum als eine reine Funktion der kartesischen Koordinaten z,y, z:

q)rl(l'ayaz) = (Ho;p z +H0y y) Ly (f1 - f2) + Hoy, z Lo (fl - f3)'
(B.36)

Das Potential im Innenraum, Gleichung (B.26), ist bereits eine reine Funktion

der kartesischen Koordinaten.

B.2 Potential und Feld fiir beliebige Orientie-

rung der Symmetrieachse des Ellipsoids

Fir Anwendungen ist es notwendig, Rotationsellipsoide zu betrachten, deren
Symmetrieachse beliebig orientiert ist. Die entsprechenden Ausdriicke fiir die
Potentiale werden aus den Gleichungen (B.36) und (B.26) abgeleitet. Diese

lassen sich in eine allgemeine Form umschreiben:

Cprl(%y,z) = (HDJ_'FJ_) Ly (fl - fz) + (HOH 'I'H) Lo <f1 — f3)a(B-37)
Ppo(7,y,2) = (Hor-ry) (Mi+1) + (Hoj-r))(Mo+1). (B.38)
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Die Vektoren Hy, v geben die Projektionen der entsprechenden Vektoren par-
allel zu der Symmetrieachse, d.h. der z-Achse an. In gleicher Weise, die Vek-
toren Hyy = (Hoy, Hoy,0), r1 = (z,y,0) geben die entsprechenden Vektoren
zu den Projektionen auf die x,y-Ebene, welche normal auf die Symmetrieachse
steht, an.

Daraus lassen sich nun die Substitutionen fiir eine beliebige Orientierung

der Symmetrieachse, gegeben durch den Einheitsvektor n, wie folgt definieren:

Hyy = n(n-Hy), Ho = Hy-Hy; (B.39)
ry =n(mn-r), r =r—7I]. (B.40)

In wy(r,e,), Gleichung (B.31), nur die Variable z = (e, -r), die Komponente

des Ortsvektors entlang e,, muf durch (n-r) ersetzt werden; daraus folgt:

coshn = \/_\/ — +,(r,n) = i, (r,n) /2, (B.41)

@y(r,n) = \/(1 + ep) . 4(né§r)2. (B.42)

Die Funktionen f;, Gleichungen (B.33) bis (B.35), bleiben gleich, aufer dass

u,(r, e,) und wy(r, e,) durch u,(r, n) und w,(r, n) ersetzt werden miissen. Dies

fiihrt zu den neuen Funktionen f;:

fi = Arcoth(a,(r,n)/v?2), (B.43)

. V2 i, (r, n)

fo = — B.44
(ap(r7 Il)) —2 ( )

fs = = fn) (B.45)

Einsetzen all dieser neuen Funktionen in die Gleichungen (B.38) ergibt das
Potential fiir den langgestreckten Rotationsellipsoid, dessen Symmetrieachse

durch einen beliebigen Einheitsvektor n gegeben ist:

(I)rl(x7 Y, Z) - (HO : I') Ll (.fl - f2) (B46)
+( o n)(n-1) [Lo (fi = f3) — Li (i = f2)], (BAT)
(I)TQ(ZL‘,:I/, Z) = (HQ'I‘) (Ml + 1) + (Ho-n)(n-r) [Mo — Mﬂ(B48)
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Die Berechnung des Magnetfeldes benétigt die Gradienten der Funktionen f;.

Alle diese Ableitungen sind proportional zum Vektor r,, :

r, = V2 (r—2n <n—r>) (B.49)

e [y (r, )]?

= U,(r,n) .
YT B e e (550
: _ Uy(r,n) (tp(r,m))* +2 .
V= T ) T m)r—22 ™ (B:51)
_ 1
Vi = - y(r,n) wy(r,n) ga (B.52)
: o7 _ Uy(rn) 4 .
VIR e T2 (559
Vfl — Vfg = 2 ry. (B54)

2 = (tp(r,m))?] wy(r,m) @, (r, )

Der Vektor r, und alle zuvor eingefiihrten Gradienten sind im Aufienraum
des abgeplatteten Ellipsoiden, inklusive der Grenzfliche, wo n > n,, eindeutig
definiert und reell. Dies ist dquivalent zur Bedingung (B.58) in kartesischen

Koordinaten. In der Tat zeigt eine detaillierte Analyse, dass auf der Grenzflache

gilt:
i,(r,n) = /2 coshr,, (B.55)
Wy(r,n) = \/24/(ep cosh(np))4 — 22%/e2 + cosh'n,  (B.56)
sinh® 7, < @,(r,n) < cosh®1,,. (B.57)

B.3 Endgiiltigen Formeln fiir das Feld

Die endgiiltigen Formeln, fiir ein, in einem beliebigen homogenen priméren Feld
H,, durch Einbringen eines abgeplatteten Rotationsellipsoiden mit beliebiger

Symmetrieachse, gegeben durch den Einheitsvektor n, erregtem Reaktionsfeld,
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lauten fiir den Auftenbereich:

r*>—(n-r)> (n-r)?

a? c2 =1
H,i(z,y,2) = —Ho L (fi—f) — n(Ho-n)[Lo (fi — f3) — L1 (f1 — f2)]
. . U,(r, n) 4
p (Hon) L 20 TP =27 (B.58)

\)

— 1, (Hy-n)(r-n) L,

+ 1 (HO ) n)(I‘ ’ 1’1) L wp(r7 n) [(ﬂp(rv n))2 - 2]2;

und im Innenraum:

H,«Q(.I’,?J,Z) = — HO (M1+]_> — 1n (Ho'n) [Mo - Mﬂ (B59)
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