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Kurzfassung i

Kurzfassung

Die Entwicklung neuartiger medizinischer Verfahren, in denen magnetische Nanoparti-
kel (MNP) als Arzneimitteltrager oder zur Wérmeinduktion fur lokale Krebstherapien
eingesetzt werden, ist derzeit Gegenstand intensiver Forschung. Sowohl fur die Steue-
rung, als auch fiir die Bewertung dieser Therapien werden Messverfahren zum ortsauf-
geldsten und quantitativen Nachweis der MNP im Korper bendtigt.

Mit der Magnetrelaxometrie (MRX) steht ein solches Verfahren zur Verfligung, bei dem
das abklingende magnetische Moment der MNP nach dem Abschalten eines angelegten
Magnetfeldes zur Quantifizierung genutzt wird. Auch ein ortsaufgeldster Nachweis von
MNP ist mit diesem Verfahren moglich. Dafiir wird die Nanopartikelverteilung mit ei-
nem homogenen Magnetfeld zur Relaxation angeregt und die MRX-Signale gleichzeitig
von mehreren Sensoren detektiert. Zur Rekonstruktion der Verteilung aus den Messda-
ten muss ein schlecht-gestelltes, inverses Problem geldst werden. Dabei muss die Re-
konstruktion tber zusatzliches a-priori Wissen, wie z.B. der vertikalen Lage der Vertei-
lung in einem 2D-Rekonstruktionsgitter oder Annahmen tber die Anzahl und Geomet-
rie der MNP-Anreicherungen im Korper, stabilisiert werden.

Einen neuartigen Ansatz zur dreidimensionalen Bildgebung der MNP stellt die MRX-
Tomographie dar, in der die Rekonstruktion Uber zusatzliche MRX-Messungen stabili-
siert wird. Dafiir werden nacheinander unterschiedliche Teilbereiche der Nanopartikel-
verteilung mit inhomogenen Magnetfeldern zur Relaxation angeregt und die jeweiligen
Relaxationssignale wiederum gleichzeitig von mehreren Sensoren aufgezeichnet.

In dieser Arbeit wurde erstmals ein experimenteller Aufbau fur die MRX-Tomographie
konzipiert und realisiert, um damit die Rekonstruktionsqualitit dieses Verfahrens zu
untersuchen. Zur Detektion der MRX-Signale wurde ein bestehendes Sensorsystem mit
304 der derzeit empfindlichsten Magnetfeldsensoren (SQUIDs) verwendet. Zur selekti-
ven Magnetisierung der MNP-Verteilung wurde ein mehrkanaliges Magnetisierungssys-
tem entwickelt. Dieses stellt in einer wahlbaren Abfolge prazise Magnetfelder bereit,
die in unmittelbarer N&he zum Sensorsystem eine ortskodierte Relaxationsantwort der
MNP erzeugen.

Zur Untersuchung der Bildgebungseigenschaften des MRX-Tomographieaufbaus wur-
den MNP-Phantome konzipiert und entwickelt, die die spezifischen Gegebenheiten
praklinischer Therapiestudien mit MNP nachbilden. Die von den Phantomen bereitge-
stellten Nanopartikelverteilungen mit klinischen Dosierungen im Milligrammbereich
konnten mittels MRX-Tomographie dreidimensional rekonstruiert werden. Bei einer
raumlichen Auflésung von wenigen Kubikzentimetern und einem Messvolumen von bis
zu 600 cm? wurde dabei eine Quantifizierungsunsicherheit von unter 10% erreicht.
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Die erreichte Gesamtmessdauer einer kompletten MRX-Tomographiesequenz von etwa
zwei Minuten lag dabei unterhalb der typischen Narkosedauer in Kleintierstudien.
Durch die Verwendung alternativer Anregungssequenzen im MRX-Tomographieaufbau
konnte die Gesamtmessdauer ohne wesentlichen Verlust an Rekonstruktionsqualitat auf
unter 30 Sekunden reduziert werden.

SchlieBlich wurde das Verfahren der MRX-Tomographie unter Berlcksichtigung des
zeitlichen Relaxationsverlaufes der MNP erweitert. Mit diesem Ansatz konnte auch der
Bindungszustand der MNP an das umgebende Medium quantitativ und dreidimensional
rekonstruiert werden. Die dazu durchgefihrten Versuche belegen das Potential der
MRX-Tomographie, den Einfluss der biologischen Umgebung auf die physikalischen
Eigenschaften der MNP quantitativ und ortsaufgeldst nachzuweisen.

Der in dieser Arbeit entstandene MRX-Tomographieaufbau erlaubt den sicheren quanti-
tativen und ortsaufgeldsten Nachweis von MNP-Verteilungen in Kleintieren bis zur
KaninchengréRe. Durch eine moderate Anpassung der Anregungsspulen wird somit
eine Humananwendung des Verfahrens denkbar. Damit wurde ein wichtiger Schritt in
der Entwicklung einer therapiebegleitenden Bildgebung zur Steuerung und quantitati-
ven Bewertung MNP basierter Krebsbehandlungen erreicht.

Schlagwdrter: Magnetische Nanopartikel, MRX-Tomographie, Quantitative Bildge-
bung, Spulenarray, Nanopartikelphantom
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Abstract

Current biomedical research focuses on the development of novel biomedical applica-
tions based on magnetic nanoparticles (MNPs), e.g. for local cancer treatment. These
therapy approaches employ MNPs as remotely controlled drug carriers or local heat
generators. Since location and quantity of MNPs determine drug enrichment and heat
production, quantitative knowledge of the MNP distribution inside a body is essential
for the development and success of these therapies.

Magnetorelaxometry (MRX) is capable to provide such quantitative information based
on the specific response of the MNPs after switching-off an applied magnetic field. Ap-
plying a uniform (homogeneous) magnetic field to a MNP distribution and measuring
the MNP response by multiple sensors at different locations allows for spatially re-
solved MNP quantification. However, to reconstruct the MNP distribution from this
spatially resolved MRX data, an ill-posed inverse problem has to be solved. So far, the
solution of this problem was stabilized incorporating a-priori knowledge in the forward
model, e.g. by setting priors on the vertical position of the distribution using a 2D re-
construction grid or setting priors on the number and geometry of the MNP sources in-
side the body.

MRX tomography represents a novel approach for quantitative 3D imaging of MNPs,
where the inverse solution is stabilized by a series of MRX measurements. In MRX
tomography, only parts of the MNP distribution are sequentially magnetized by the use
of inhomogeneous magnetic fields. Each magnetizing is followed by detection of the
response of the corresponding part of the distribution by multiple sensors. The 3D re-
construction of the MNP distribution is then accomplished by a common evaluation of
the distinct MRX measurement series.

In this thesis the first experimental setup for MRX tomography was developed for quan-
titative 3D imaging of biomedical MNP distributions. It is based on a multi-channel
magnetizing unit which has been engineered to generate a time-multiplexed sequence of
precise magnetic fields for spatially constrained magnetizing of the MNP distribution.
The unit has been integrated into a sensor system containing 304 superconducting quan-
tum interference devices (SQUIDs) used for the spatially resolved detection of the MNP
responses after each magnetizing.

Furthermore, for evaluation of MRX tomography MNP phantoms reflecting the MNP
distribution after magnetic drug targeting therapy in animals were designed and imple-
mented. Using these phantoms, MNP distributions with clinical MNP doses in the mil-
ligram range could be quantitatively reconstructed by MRX tomography within a field



Abstract iv

of view up to 600 cm? and a spatial resolution of a few cubic centimeters. The deviation
between the quantified and nominal MNP amount was found to be below 10%.

With the present experimental setup MRX tomography measurements of a complete
MNP distribution were performed within the typical anesthesia time interval of a few
minutes prevailing in preclinical animal studies. By implementing advanced magnetiz-
ing sequences this measurement time of the MRX tomography setup could be reduced
to below 30 s.

Finally, using the same MRX tomography setup a binding state specific quantitative
imaging of MNP distributions was achieved by incorporating the temporal MNP relaxa-
tion behavior into the reconstruction. Hence, MRX tomography has the potential to im-
age the influence of the local biological environment on the physical properties of the
MNPs.

The presented MRX tomography setup allows for sensitive and specific spatially re-
solved 3D quantification of MNPs in small animals. This represents an important step
towards the development of a clinical imaging tool for the control and assessment of
MNP based cancer treatments. Moreover, by adjusting the excitation coils the field of
view could be easily enlarged making MRX tomography quite conceivable for human
application.

Keywords: magnetic nanoparticles, MRX tomography, quantitative imaging, coil array,
nanoparticle phantom
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1 Einleitung

Magnetische Nanopartikel (MNP) fir biomedizinische Anwendungen bestehen aus ei-
nem oder mehreren magnetischen Kernen, die von einer biokompatiblen Hullschicht
umschlossen sind, um eine Aggregation einzelner Partikel miteinander zu unterbinden
und sie moglichst vertraglich fur die physiologischen Systeme im Organismus zu ma-
chen. In der Biomedizin werden fast ausschlie3lich Eisenoxidpartikel (Magnetit Fe;04
und Maghé&mit Fe,O3) verwendet.

Die Kerndurchmesser der MNP liegen im Bereich von 3 nm bis 50 nm [1]. In diesen
sind jeweils 100 bis 500000 magnetische Einzelmomente tber die Austauschwechsel-
wirkung miteinander zu einem einzigen paramagnetischen Supermoment® gekoppelt.
Das groRe magnetische Moment und die daraus resultierende hohe magnetische Suszep-
tibilitat der MNP eroffnet zahlreiche Maoglichkeiten zur Entwicklung neuer biomedizi-
nischer Anwendungen [2]-[6], z.B. in der Krebstherapie.

Mit einem statischen Magnetfeldgradient konnen sie etwa in einem Zielgebiet angerei-
chert oder sogar mit geeigneten langsam veranderlichen Magnetfeldern durch den Kor-
per bewegt werden [7]. Dadurch wird Gber die Bindung von Arzneimitteln an der Ober-
flache der MNP eine lokale Wirkstoffanreicherung an Tumoren Uber die BlutgefaRe [8]
oder Atemwege [9] angestrebt. Dieses Verfahren wird als magnetisches Drug Targeting
(MDT) bezeichnet.

Einen weiteren interessanten Therapieansatz stellt die magnetische Hyperthermie dar. In
diesem Verfahren werden MNP in den Tumor eingebracht und einem starken magneti-
schem Wechselfeld ausgesetzt. Dieses fuhrt zu einer standigen Ummagnetisierung der
magnetischen Momente der MNP. Das hat eine Erwdrmung der MNP und damit des
umliegenden Gewebes zur Folge [10]-[13]. Diese Erwarmung wird in der magnetischen
Hyperthermie angewendet, um in Abh&ngigkeit der Eigenschaften und Verteilung der
MNP im Gewebe, sowie der Amplitude, Frequenz und Applikationsdauer des Wechsel-
feldes geringe Temperaturerhohungen des Tumorgewebes bis zu 46°C zu erzeugen.
Dadurch werden die Stoffwechselprozesse des Tumors gestort und das Immunsystem zu
apoptotischem Zellabbau (programmierter Zelltod) angeregt [14]-[17]. Allerdings kon-
nen auch Temperaturen Uber 50°C erzeugt werden, um das Tumorgewebe direkt Uber
Denaturierungsprozesse und Koagulationsnekrosen zu schéadigen [18]-[20]. Hé&ufig
wird dafiir gesondert der Begriff ,,magnetische Thermoablation* benutzt, um das radika-
lere Verfahren von der magnetischen Hyperthermie abzugrenzen [12], [13], [18]-[20].

! Daher kommt die Bezeichnung ,,Superparamagnetismus*.
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Die Entwicklung dieser Therapien findet derzeit im Rahmen praklinischer Studien statt
(z.B. [4], [19], [21]-[23]). Fur die gezielte Anwendung dieser Verfahren missen die
MNP dabei moglichst lokal im Tumorgewebe angereichert werden. Allerdings wird die
Verteilung der MNP im Kdrper neben den Magnetfeldern der Therapie auch wesentlich
von der Physiologie des gesunden und erkrankten Gewebes [24] beeinflusst und ist da-
her nur schwer prognostizierbar. Aus diesem Grund ist sowohl fur die Steuerung, als
auch fur die Bewertung der Verfahren eine bildgebende und mdglichst quantitative Di-
agnostik erforderlich. Diese wird bendtigt, um etwa die rdumliche Verteilung des medi-
zinischen Wirkstoffes im Korper abschétzen zu kénnen oder um sichtbar zu machen,
inwieweit gesundes oder erkranktes Gewebe bei der Hyperthermie erwarmt wird.

Ein solches diagnostisches Verfahren ist die Magnetresonanztomographie (MRT), bei
der MNP eingesetzt werden, um Bildkontraste zu verbessern [25]-[27]. Dies erfolgt
indirekt Gber das Streufeld der MNP, mit dem die Resonanzeigenschaften der eigentli-
chen Sonden, der Protonen, beeinflusst werden. In der unmittelbaren Umgebung von
MNP fiihrt dies zu einer deutlichen Verkiirzung der transversalen Relaxationszeit der
Protonen (T2-Relaxation), die als lokal negative Kontraste im MRT Bild sichtbar wer-
den. Beispielsweise wird das MNP System Resovist® (Schering AG) als Kontrastmittel
zur Erkennung von Leberlasionen eingesetzt [28]. Eine andere Anwendung ist der Ein-
satz von MNP zur Kontrastverstarkung von tumoralen Bereichen im Lebergewebe [29].

Allerdings kdnnen MNP auch direkt als bildgebende Sonden genutzt werden. Ein sol-
ches Verfahren ist das Magnetic Particle Imaging (MPI) [30], das sich derzeit in der
praklinischen Entwicklung [31]-[33] und Erforschung [34]-[38] befindet. Beim MPI
werden die MNP einem magnetischen Wechselfeld mit Amplituden von bis zu 25 mT
ausgesetzt. Das Anregungsfeld und die Signalantwort der MNP werden gemeinsam von
einer Empfangsspule detektiert. Aufgrund der nicht linearen Suszeptibilitdt der MNP
enthalt das gemessene Signalspektrum hohere Harmonische der Erregerfrequenz, die
zur MNP spezifischen Quantifizierung genutzt werden kdénnen. Eine Ortskodierung
wird im MPI durch zusatzliche, selektive Magnetfeldgradienten erreicht, die eine Sig-
nalantwort nur von MNP innerhalb eines kleinen Bereiches im Messvolumen (Field-
Free-Point) zulassen. Das MPI bietet mit einer hohen rdumlichen (unter 1 mm) und zeit-
lichen (einige 10 ms) Aufldsung groRes Potential fiir eine quantitative Bildgebung zur
Unterstltzung der Entwicklung MNP basierter Krebstherapien. Allerdings werden bis-
her spezielle Tracer bendtigt, die auf die Anforderung einer hochauflésenden MPI Bild-
gebung optimiert, jedoch nicht auf die Krebstherapien abgestimmt sind [33], [39], [40].
Aufgrund der Frequenzen der Wechselfelder von 10 kHz-100 kHz bei Amplituden von
bis zu 15 mT stellen bei in-vivo Anwendungen die Erwdarmung des Kdrpergewebes so-
wie die Nervenstimulation moglicherweise gefahrdende Nebenwirkungen dar [41].

Dagegen ist auch mit deutlich geringeren Amplituden des anregenden Wechselfeldes
(<1 mT) in der AC-Suszeptibilitatsbildgebung ein ortsaufgeloster Nachweis der MNP
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moglich [42]. In diesem Verfahren wird die Signalantwort der MNP auf das Wechsel-
feld, in diesem Fall im linearen Suszeptibilitatsbereich der MNP, von empfindlichen
Magnetfeldsensoren wie z.B. Fluxgates [43] detektiert. Auch hier liegen die Amplituden
des anregenden Wechselfeldes einige GrolRenordnung tiber der Signalantwort der MNP,
so dass eine Kompensation des Anregungsfeldes notwendig ist [43]. Weiterhin tragt
auch das Gewebe (Dia- und Paramagnetismus) in diesem Fall zum Messsignal bei [44].

Ein weiteres Verfahren, das bei geringen magnetischen Feldamplituden (<1 mT) arbei-
tet, stellt die Magnetrelaxometrie (MRX) [45] dar, bei der ebenfalls die MNP als direkte
Sonden verwendet werden. Bei der MRX wird die zeitlich verzogerte, magnetische
Antwort der MNP (vgl. Kapitel 2.1.1) auf die Anderung eines Magnetfeldes fiir deren
spezifische Quantifizierung und Charakterisierung genutzt. Durch die zeitliche Tren-
nung von Anregung und Signaldetektion tragt einerseits das Gewebe nicht zum Signal
bei und andererseits konnen neben Fluxgates [46] auch die derzeit empfindlichsten
Magnetfeldsensoren, sogenannte Quanteninterferometer (SQUIDs), eingesetzt werden.
Dies ist insbesondere fiir den in der Biomedizin erforderlichen Nachweis von geringen
MNP-Mengen von entscheidendem Vorteil.

Dieses Verfahren hat in den letzten 20 Jahren wesentlich zum Verstdndnis biomedizini-
scher Anwendungen von MNP beigetragen. Unter Nutzung der MRX-Spektroskopie
(integrale MNP-Quantifizierung) konnten besonders vielversprechende MNP-Systeme
flr die Nutzung in der Therapie selektiert werden. Beispielhaft wurden kolloidale Stabi-
litat [47], Bindungsaffinitdt an biologischen Zielen [48]-[50] und MDT-Effizienz
therapeutischer MNP-Systeme bestimmt [51].

Anhand von Organproben konnte mit der MRX-Spektroskopie die MNP-Biodistribution
MDT behandelter Kaninchen [22] und Thermoablation behandelter M&use [21] in-vitro
quantifiziert werden. Mit einfachen histologischen Schnitten der einzelnen Organe oder
deren schrittweiser MRX-Vermessung in Scanningverfahren [52] konnten sogar Topo-
graphien der MNP-Beladungen angefertigt werden [53].

Auch als ortsaufgelostes in-vivo Verfahren kann die MRX eingesetzt werden, wobei
typischerweise die gesamte MNP-Verteilung mit einem homogenen Magnetfeld zur
Relaxation angeregt wird und die MRX-Signale gleichzeitig von mehreren Sensoren
detektiert werden. Aus den rdumlichen Relaxationsfeldmustern kann dann mittels inver-
ser Verfahren die zugrunde liegende MNP-Verteilung rekonstruiert werden.

Dieses Verfahren wurde bereits zur MNP basierten Krebserkennung in Tiermodellen
eingesetzt [23], [54]. Weiterhin wurde es fur die in-vivo Therapietiberwachung von Ka-
ninchen nach MDT [55] und von Mdausen nach Thermoablation [21], [56] (ber langere
Zeitrdume (Wochen bis Monate) eingesetzt. In diesen Studien konnten mittels ortsauf-
geloster MRX die Schwerpunkte und MNP-Beladungen mehrerer, rdumlich voneinan-
der getrennter MNP-Anreicherungen im Korper bestimmt werden. Die Weiterentwick-
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lung von Vorwartsmodellen und inversen Verfahren ermdéglichte sogar die quantitative
2D-Bildgebung von MNP-Verteilungen [57]-[59].

Mit der ortsaufgeldsten MRX steht somit derzeit ein nicht-invasives Verfahren zur me-
dizinischen Bildgebung von MNP zur Verfugung, das geringe, klinisch eingesetzte
MNP-Mengen (< Milligramm) innerhalb einer Messzeit von wenigen Minuten quantita-
tiv nachweisen kann. Das statische Magnetfeld der ortsaufgelosten MRX mit Feldstar-
ken von einigen 100 Am™ ist dabei biologisch vollig unbedenklich.

Eine Herausforderung der ortsaufgeldsten MRX-Bildgebung besteht jedoch in der L6-
sung eines schlecht-gestellten inversen Problems zur Rekonstruktion der Nanopartikel-
verteilung. Die Ldésung dieses Problems kann durch zusétzliches Vorwissen im Vor-
wartsmodell stabilisiert werden. Dazu beziehen Wiekhorst et al. die Tumor- und Leber-
geometrie der untersuchten Tiermodelle in das VVorwértsmodell mit ein, innerhalb derer
eine homogene Verteilung der MNP angesetzt wird [55]. Baumgarten et al. nutzen
Vorwissen Uber die vertikale Lage der MNP, um deren rdumliche Verteilung im 2D-
Raum zu rekonstruieren [57], [60].

Aber auch durch zusatzliche Messungen, die im Vorwartsmodell berticksichtigt werden,
lasst sich die Ldsung des inversen Problems stabilisieren. Sarangi et al. [61] erreichen
mit einem zusatzlichen Gradientenfeld eine (zweidimensionale) Ortskodierung in MRX-
Messungen, da sich die Relaxationsprozesse der MNP in Anwesenheit des Feldes be-
schleunigen lassen. Allerdings wird der Magnetfeldgradient, dessen Amplitude bis zu
drei GrolRenordnungen uber denen der Relaxationssignale liegt, wahrend der MRX-
Messung bendétigt. Daraus ergeben sich wie auch in der AC-Suszeptibilitatsbildgebung
hohe Anforderung an die Unterdriickung von Fluktuationen des anliegenden Feldes,
sowie dessen Kompensation gegeniiber der SQUID-Sensorik. Das konnte bisher nur fir
einen statischen Aufbau mit einem Sensor, unter dem die MNP-Probe durch das Mess-
volumen verschoben wurde, demonstriert werden [61].

Eine weitere Mdoglichkeit zur Stabilisierung der Lésung des inversen Problems durch
zusétzliche Messungen liegt in der Anwendung des Prinzips der von Wikswo et al. ent-
wickelten Suszeptibilitatstomographie [62]-[64] in der MRX. Die ldee besteht darin,
nacheinander bestimmte Teilbereiche der MNP-Verteilung im Objekt zur Relaxation
anzuregen und die jeweiligen Relaxationssignale ortsaufgelGst mit mehreren Sensoren
gleichzeitig zu detektieren. Die gemeinsame Auswertung aller ortsaufgelosten MRX-
Messungen soll das zu l6sende inverse Problem soweit stabilisieren, dass eine 3D-
Rekonstruktion der MNP-Verteilung auch ohne zusétzliches Vorwissen im Vorwarts-
modell moglich ist. Dieses Verfahren wird in der vorliegenden Dissertation als MRX-
Tomographie bezeichnet.

Computersimulationen zur Bildgebung mittels MRX-Tomographie fir unterschiedliche
MNP-Verteilungen wurden von Steinhoff et al. [65] (Shepp-Logan-Phantom) und Cre-
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vecoeur et al. [66] (MNP angeordnet in Form des Buchstaben ,,B*) durchgefiihrt. Eine
experimentelle Umsetzung des MRX-Tomographieansatzes wurde erstmals in dieser
Dissertation vorgenommen.

Das Ziel der vorliegenden Dissertation besteht darin, die MRX-Tomographie als neu-
artiges Bildgebungsverfahren basierend auf sequentiellen MRX-Messungen experimen-
tell umzusetzen und die Rekonstruktionsqualitat zu bewerten. Dies beinhaltet:

e Den Entwurf eines neuen MRX-basierten Messverfahrens fir die dreidimensio-
nale Quantifizierung von Nanopartikelverteilungen in Krebstherapieverfahren an
Kleintieren

e Implementierung und Erweiterung des MRX-Tomographie-Vorwéartsmodells
mit den MNP-Relaxationsparametern und Implementierung von inversen Lo-
sungsverfahren

e Untersuchung der Eigenschaften von Systemen zur sequentiellen Erzeugung de-
finierter inhomogener Magnetfelder fur MRX-Messungen sowie Konzeption
und Realisierung eines konkreten, flexiblen Aufbaus

e Konzeption und Entwicklung eines Phantoms zur flexiblen und reproduzierba-
ren Bereitstellung von definierten Nanopartikelverteilungen

e Evaluierung und Untersuchung der Bildgebungseigenschaften des gesamten
Messaufbaus in experimentellen Untersuchungen.

e Identifizierung relevanter EinflussgroRen auf die Rekonstruktionsqualitat

Die Dissertation gliedert sich hierzu wie folgt:

Im einleitenden ersten Kapitel wird in die eigentliche Fragestellung dieser Arbeit ein-
geflihrt. Dazu werden einige wichtige biomedizinische Anwendungen magnetischer
Nanopartikel, sowie die Notwendigkeit einer quantitativen Bildgebung der MNP-
Verteilung im Korper zur Steuerung und Bewertung dieser Anwendungen behandelt.
Weiterhin werden derzeit etablierte Bildgebungsverfahren vorgestellt und deren Vor-
und Nachteile fir eine quantitative Bildgebung von MNP aufgefiihrt.

Kapitel 2 fihrt in die physikalischen Grundlagen der MRX zur Quantifizierung und
Charakterisierung von MNP ein. Neben der Messtechnik werden auch Strategien zur
Ortskodierung in der MRX aufgezeigt. An dieser Stelle wird das Verfahren der MRX-
Tomographie als eine Erweiterung der ortsaufgelésten MRX vorgestellt, bei dem ein
homogenes Magnetfeld zur Magnetisierung der MNP-Verteilung genutzt wird. Im An-
schluss werden die Implementierung des MRX-Tomographie-Vorwértsmodells und des
inversen Verfahrens zur Rekonstruktion der MNP-Verteilung erldutert und bereits vor-
handene Anregungssequenzen zur schnellen Aufnahme von MRX-Tomographiebildern
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vorgestellt. AbschlieBend werden quantitative MalRe zur Bewertung der Rekonstrukti-
onsqualitat von MRX-Tomographiebildern definiert.

Kapitel 3 beschreibt eine Reihe von Entwicklungen, die zur Realisierung und Evaluati-
on des MRX-Tomographieaufbaus durchgefiihrt wurden. VVorangestellt wird jeweils die
Konzeption, bei der die Anforderungen der Entwicklung aus den jeweiligen Rahmenbe-
dingungen der MRX-Tomographie abgeleitet werden. Insbesondere steht ein Nanopar-
tikelphantom im Fokus, das die préaklinischen Anforderungen an die MRX-
Tomographie nachbildet und medizinisch relevante MNP-Verteilungen flexibel und
reproduzierbar bereitstellen soll. Weiterhin wird ein mehrkanaliges Magnetisierungssys-
tem entwickelt, mit dem prazise Magnetfelder in einer wahlbaren Abfolge erzeugt wer-
den kénnen, um ortskodiert die Relaxationsantwort der MNP zu erzeugen. Daruber hin-
aus ist dieses rauscharme System in der Lage, die Magnetfelder innerhalb weniger Mik-
rosekunden abzuschalten, um kleinste Relaxationssignale der MNP mit einem vorhan-
denen, mehrkanaligen SQUID-System zu detektieren. AbschlieBend werden die Reali-
sierung zweier praklinischer MRX-Tomographie-Prototypen mit unterschiedlichen
Messvolumina und die Implementierung der Steuersoftware beschrieben.

Kapitel 4 umfasst methodische Vorarbeiten, die zur Parametrisierung des MRX-
Tomographie-Vorwéartsmodells und der zugehorigen Datenverarbeitung erforderlich
sind. Anhand zusatzlicher Messungen werden hierzu die Positionen der Anregungsspu-
len, sowie die Relaxationseigenschaften der MNP bestimmt. Durch die Bericksichti-
gung bindungsspezifischer Relaxationseigenschaften der MNP in dem Vorwértsmodell
wird der MRX-Tomographie-Ansatz erweitert, um neben Menge und Position auch den
durch das umgebende Medium beeinflussten Bindungszustand der MNP quantitativ
darzustellen. Weitere Messungen dienen der Auswahl eines geeigneten Zeitintervalls
zum Auslesen der Relaxationsamplituden, das fur die darauf folgende Datenverarbei-
tung bendtigt wird.

In Kapitel 5 werden experimentelle Untersuchungen der Rekonstruktionsqualitat ver-
schiedener MRX-Bildgebungsaufbauten vorgestellt und mit den in Kapitel 2 festgeleg-
ten Malen bewertet. Flr einen vorhandenen, ortsaufgelosten MRX-Aufbau und die
entwickelten MRX-Tomographie-Prototypen werden in Abhangigkeit der Rekonstruk-
tionsqualitat Bildgebungseigenschaften, wie die Sensitivitat und das Auflésungsvermo-
gen, beurteilt. Weiterhin werden anhand des Vergleiches der Rekonstruktionsergebnis-
se, sowie der Bildgebung verschiedener MNP-Verteilungen wichtige EinflussgroRen auf
die Rekonstruktionsqualitat, wie die Anzahl der Anregungsspulen, die Position der
MNP-Probe relativ zu den Spulen und Sensoren und die MNP-Menge untersucht.

In Kapitel 6 werden zwei Erweiterungen der MRX-Tomographie vorgestellt, die im
Rahmen dieser Arbeit vorgenommen wurden und fiir die biomedizinische Anwendung
des Verfahrens von Interesse sind. Die erste Erweiterung stellt die bindungsspezifische
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Bildgebung der MNP mit dem MRX-Tomographieansatz aus Kapitel 4 dar. Bei der
zweiten Erweiterung werden die in Kapitel 2 beschriebenen Anregungssequenzen zur
Reduktion der Gesamtmessdauer untersucht.

Eine Zusammenfassung und der Ausblick im letzten Kapitel runden diese Arbeit ab.
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2 Magnetrelaxometrie

2.1 Grundlagen

2.1.1 Magnetismus magnetischer Nanopartikel (MNP)

Fur biomedizinische Anwendungen kommen fast ausschlie3lich magnetische Nanopar-
tikel auf Eisenoxidbasis (Magnetit und Hamatit) zum Einsatz [5], [67]. Die Partikel be-
stehen aus einzelnen oder mehreren Kernen mit typischen Kristallitdurchmessern im
Bereich von 3 bis 50 nm [1], die von einer organischen Schicht umhallt sind, um eine
mdoglichst gute Stabilitat der Partikel und eine Biokompatibilitat bei einem in-vivo Ein-
satz im Korper zu gewéhrleisten. Aufgrund der geringen Grol3e der Partikel weisen die
MNP charakteristische magnetische Eigenschaften auf, die sowohl fir die biomedizini-
sche Anwendung wie auch fur ihren experimentellen Nachweis genutzt werden.

Die einzelnen atomaren magnetischen Momente in einem MNP sind nicht unabhangig
voneinander, sondern (ber die Austauschwechselwirkung miteinander zu einem Ge-
samtmoment m, gekoppelt. Daraus resultieren groBe magnetische Gesamtmomente von
einigen 100 bis 10000 ug? [68]. Diese Momente lassen sich durch duBere Magnetfelder
oder thermische Energie in ihrer Orientierung verandern, wobei es dabei VVorzugsrich-
tungen gibt, die fiir das Gesamtmoment innerhalb des MNP energetisch guinstiger sind.
Dies wird hervorgerufen durch die Anisotropie der MNP, die hauptséchlich durch die
zugrunde liegende Kristallstruktur (magnetokristalline Anisotropie) und die geometri-
sche Form (Formanisotropie) bestimmt ist. Die GroRe der Anisotropie wird durch die
Anisotropiekonstante Ka ausgedriickt. Diese erreicht fir Eisenoxidpartikel Werte von
bis zu 10* J/m*[69].

Bei einer gegebenen Temperatur kann somit die Richtung, jedoch nicht die GroRe des
Gesamtmoments in einem MNP verdndert werden. Daher zeigt die Ausrichtung der
magnetischen Momente einer MNP-Probe mit zunehmender magnetischer Feldstérke
ein Sattigungsverhalten. Diese sogenannte Sattigungsmagnetisierung Ms beschreibt an-
schaulich die Anzahl der atomaren Einzelmomente pro Kernvolumen V eines MNP. Es
gilt der Zusammenhang Ms =m,/V, also z.B. Ms=6 mp/(n-d3) fur einen sphérischen Kern
[70]. Praktisch wird Ms normiert auf den Eisengehalt einer MNP-Probe angegeben. Fir
Eisenoxid-MNP finden sich Sattigungswerte von bis zu 105 Am?/(kg Fe).

2 Das magnetische Moment von MNP wird haufig in Einheiten des Bohrschen Magnetons angegeben.
Ein pg entspricht dabei einem Moment von 9.274 10% Am?.
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Beim Anlegen eines Magnetfeldes findet eine Ausrichtung der Momente in die Feld-
richtung nicht instantan statt, sondern erfolgt mit einer zeitlichen Verzdgerung. Das
gleiche gilt nach dem Abschalten eines Magnetfeldes. Durch die thermische Energie
werden die ausgerichteten Momente einer MNP-Probe wieder statistisch verteilt, jedoch
auch hierbei mit einer zeitlichen Verzégerung, die magnetische Relaxation genannt wird
und ein typisches Charakteristikum der MNP ist.

Fur die Relaxation der Magnetisierung einer MNP-Probe nach Abschalten eines Mag-
netfeldes lassen sich zwei Mechanismen unterscheiden.

Zum einen die Néel-Relaxation [71], fur die eine charakteristische Relaxationszeit zy
durch

K,V
TN :roexp[ kAT j (2.1)
B

gegeben ist. Darin wird der Vorfaktor % meist als konstant mit Werten im Bereich 10
bis 10" s angenommen. Die Néel-Relaxationszeit wird nach Gleichung (2.1) in MNP
mit grolerem Kernvolumen V oder groRerer Anisotropiekonstante Ka verlangsamt und
mit hoherer Temperatur der Probe entsprechend verkdirzt.

Daneben gibt es die Brownsche Rotation [72], deren Relaxationszeit definiert ist als

3nV, yd
kgT

Ty = (2.2)
Dabei fuhren die Erhohung der Viskositdt 7 des umgebenden Mediums und die
VergrolRerung des hydrodynamischen Volumens Vi (Kern und Hille) zu einer
langsameren Relaxationszeit, wahrend die Erhéhung der Probentemperatur zu einer
schnelleren Relaxation fiihrt. Diese Abhangigkeiten wirken sich jedoch im Gegensatz
zur Néel-Relaxation (Gleichung (2.1)) linear auf zg aus.

Die Néel-Relaxation kann als Folge einer Umorientierung der Momente im Kristallkern
aufgefasst werden, wahrend die Brownsche Relaxation mit einer Umorientierung der
Momente durch die Rotation des Nanopartikels als Ganzes verknipft ist. Fir MNP in
Suspensionen sind beide Prozesse gleichzeitig vorhanden und der schnellere Prozess
dominiert, so dass die effektive Relaxationszeit [70]

Tett = ﬁ (2.3)
beobachtet wird. Aullerdem lasst sich die Brownsche Relaxation durch Immobilisieren
der MNP (Gefriertrocknen oder Einbetten in Gips) gezielt unterdriicken, so dass aus-
schlieBlich Néelsche Relaxationsprozesse vorliegen.
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In der Biomedizin weisen MNP-Systeme sowohl in den Kern- als auch in den hydrody-
namischen Durchmessern immer eine GroRenverteilung auf. Diese lasst sich in der Re-
gel adéaquat durch die Log-Normalverteilung Pio,g mit den beiden charakteristischen
GroRen Median p und Verteilungsbreite o beschreiben [70].

__ 1 I’V /)
PIOQ_\/ZO‘V eXp( 20_2 j : (2-4)

Die gemessenen Relaxationszeiten werden von der GrolRenverteilung der Partikel im
MNP-Ensemble beeinflusst. Die Abnahme des magnetischen Momentes einer bestimm-
ten Partikelfraktion folgt einem exponentiellen Zeitverlauf, z.B. exp(-t/zf) in einer
MNP-Suspension. Aufgrund der GroRenverteilung im MNP-System (berlagern sich
mehrere Relaxationszeiten [73], [74], wodurch der Relaxationsverlauf als Superposition
verschiedener Exponentialzerfélle resultiert. Phdnomenologisch lasst sich eine Relaxati-
onsfunktion «{(t) einfuhren, die den Relaxationsverlauf eines MNP-Systems beschreibt.
Diese Funktion x(t) mit dem Wertebereich [0, 1] ist charakteristisch fur das jeweilige
MNP-System. Bei gleicher Temperatur wird x(t) von Anderungen in der Mobilitat der
Partikel, deren GroRenverteilung oder der magnetischen Interaktion der Partikel unter-
einander beeinflusst.

2.1.2 Magnetrelaxometrie zum quantitativen und spezifischen MNP
Nachweis

In der Magnetrelaxometrie (MRX) [45] wird die zeitverzOgerte, superparamagnetische
Antwort der MNP nach dem Abschalten eines angelegten Magnetfeldes fur deren Quan-
tifizierung [49], [53] und Charakterisierung [48], [75] genutzt. Das zweistufige Prinzip
einer MRX-Messung ist in Abbildung 2.1 dargestellt. In der Magnetisierungsphase
werden die einzelnen magnetischen Momente im MNP-Ensemble flir die Dauer tyag Von
einem homogenen und konstanten Magnetfeld Hmag=[0, 0, H,] (teilweise) in Richtung
des angelegten Feldes ausgerichtet.

Durch die Ausrichtung der einzelnen magnetischen Momente im Ensemble entsteht ein

magnetisches Nettomoment in Richtung des Feldes
mo(tmag):)((trmg)'Hmag X - (2.5)

Diese Ausrichtung im Feld geschieht nicht instantan, sondern mit einer zeitlichen Ver-
z6gerung. Die dynamische Relaxationssuzeptibilitat y(tmag) mit der Einheit [m*kg™]
beschreibt die Magnetisierbarkeit der MNP im angelegten Magnetfeld. Diese ist abh&n-
gig von den Materialeigenschaften und vor allem dem magnetischen Moment der MNP.
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Abbildung 2.1:  Prinzipdarstellung einer MRX-Messung. In einer ersten Phase wird dem MNP-
Ensemble durch ein homogenes Magnetfeld von typischerweise Hyag=1 mT/l, flr eine
Magnetisierungszeit tm,g=1 s ein magnetisches Nettomoment aufgepragt. In einer zwei-
ten Phase wird (nach einer Totzeit tyl,y=200 ps) die Abnahme des magnetischen Net-
tomomentes fir eine Zeit t,. von einem Magnetfeldsensor detektiert. Unterhalb der
Darstellung wurde das MNP-Verhalten wéhrend dieser Messphasen skizziert: Von ei-
nem initial ungeordneten Zustand orientieren sich die einzelnen Partikelmomente durch
das Magnetfeld entlang der Feldrichtung und fallen wahrend der Messphase wieder in
einen ungeordneten Zustand.

Zusatzlich ist die dynamische Relaxationssuszeptibilitat von der Dauer ty.g des Magne-
tisierungspulses abhangig. Je langer tyqg ist, desto mehr Partikelfraktionen im Ensemble
erreichen ihren Gleichgewichtswert der Magnetisierung in Feldrichtung.

Die verwendeten Magnetfelder in der MRX von typischerweise einigen 100 A-m™
(<1 mT) erlauben fir die verwendeten Eisenoxidpartikel die Annahme einer linearen
Relaxationssuszeptibilitat y (m=y-H), die unabhéngig von der magnetischen Feldstarke
ist. Die Gultigkeit dieser Annahme ist von den spezifischen Eigenschaften des
MNP-Systems abh&ngig und wird in Kapitel 4.2 fur die vorliegenden Partikel experi-
mentell Gberprift.

Weiterhin besteht eine lineare Abhangigkeit von mg zur MNP-Menge in der Probe Xynp
[kg], die die Grundlage fur die Quantifizierung von MNP in der MRX bildet.

Nach dem Abschalten des Magnetfeldes beginnt die Messphase, in der die Relaxations-
kurve flr eine definierte Zeit tyess aufgezeichnet wird. In dieser fuhren die Relaxations-
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prozesse zur Umorientierung der Richtungen der Einzelmomente und damit zum Zerfall
des magnetischen Nettomomentes des MNP-Ensembles

m(t) = m, x(t) = Z(tmag ) Hmag - X e -x(t) (2.6)

mit der charakteristischen Relaxationsfunktion {t).

Das zeitabhéngige Relaxationsmoment m(t) der MNP am Probenort r erzeugt am Sen-
sorort r eine sich Uber die Zeit andernde, magnetische Flussdichte B(t, r). Fur eine
punktférmige Quelle ist dieser Zusammenhang durch

B(t r):&(SnT((r—r')(r—r')T)_ n' j
’ 4 lr—rp° lr—rp
'Hmag(r,)l(tmag )K(t) XMNP(r’)

@2.7)

mit der Vakuumpermeabilitit po=4m-107 Vs:(Am)* und der Sensornormalen
n=[nx, ny, n;] gegeben. Fir typische Relaxationsmomente m(t) im nAm?-Bereich wer-
den dabei Flussdichteanderungen im Bereich von 10™2-10"° T in wenigen Zentimetern
Entfernung zur Probe detektiert. Die Aufzeichnung dieser sehr kleinen Felder erfordert
den Einsatz &uRerst empfindlicher Magnetfeldsensoren, wie Quanteninterferometern
(SQUIDs) [45], Fluxgates [46] oder optischen Magnetometern [76]. Auf Supraleitung
basierende Tieftemperatur (low-T;) SQUIDs sind die derzeit empfindlichsten Magnet-
feldsensoren mit einer Sensitivitat von einigen fT-Hz? und Bandbreiten bis in den
MHz-Bereich.

Der Einsatz von SQUID-Sensoren in der MRX erfordert nach dem Abschalten des
Magnetfeldes und vor dem Beginn der Datenerfassung eine zusatzliche Totzeit tgelay.
Haufig wird ein Intervall von tge,y=200 ps bendtigt, um das externe Magnetfeld soweit
abzubauen, dass die Messwerte innerhalb des eingestellten Dynamikbereiches der emp-
findlichen SQUID-Elektronik liegen.

Die Relaxationskurve B(t, r) kann durch die zwei GroRen Relaxationsamplitude 4B und
Relaxationszeit tye charakterisiert werden. Die Relaxationsamplitude AB=B(t;)-B(t,)
wird flr einen festen Sensorort als Differenz der Flussdichten zwischen zwei festgeleg-
ten Zeitpunkten t; und t; (to<t;) innerhalb des Messintervalls tmess bestimmt und ist pro-
portional zu Xymne.

Die Relaxationszeit ty, bezeichnet das Zeitintervall, in dem der Feldwert B(t;) um den
Faktor 1/e (=36.8% des Ausgangswertes) abgefallen ist. Liegt nur eine GréRenfraktion
von MNP im Ensemble vor, gilt ty=7% Da MNP-Systeme in der Biomedizin jedoch
immer eine GroRenverteilung aufweisen, setzt sich tye aus der Uberlagerung verschie-
dener effektiver Relaxationszeiten zg zusammen.
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Fur MNP-Proben mit einer homogenen MNP-Verteilung erfolgt eine Quantifizierung
uber Vergleichsmessungen mit einer Referenzprobe. Diese Referenzprobe bekannter
MNP-Menge X sollte fiir eine geringe Quantifizierungsunsicherheit moglichst identi-
sche Relaxationsparameter wie die zu untersuchende MNP-Probe (&(t)prope=&(t)rer [70])
besitzen. Die Quantifizierung erfolgt dann anhand der Relaxationsamplitude der Refe-
renzprobe AByer mit

Xonp =AB-AB & - X s . (2.8)

ref

Nur bestimmte GroRenfraktionen der MNP besitzen Relaxationszeiten zz und zy, die in
das MRX-Messfenster (tmag=1 S, taelay=200 ps und tmess=0.5 s) fallen. Bei gegebener
magnetischer Feldstarke (795 Am™) und fiir wechselwirkungsfreie, spharische Partikel
aus Eisenoxid (Ka~8 kJ/m®) sind dies MNP mit Kerndurchmessern von 17-21 nm und
hydrodynamischen Durchmessern von 64 nm-1.3 um [70]. Durch die Anderung der
MRX-Parameter, wie Magnetisierungs- und Messzeit, der magnetischen Feldstérke, der
Probentemperatur [77], [78] oder der Viskositat des Tragermediums kann das MRX-
Messfenster verkleinert, erweitert oder verschoben werden.

2.2 MRX-Messsysteme

2.2.1 MRX-Spektrometer

Die zwei in dieser Arbeit verwendeten MRX-Systeme sind ein MRX-Spektrometer, zur
integralen Quantifizierung von MNP-Proben, sowie ein ortsaufgelostes MRX-System
mit 304 SQUID-Sensoren, das fir die MRX-Tomographie erweitert wurde. Im Folgen-
den werden zunachst die Messumgebung der Systeme und das MRX-Spektrometer be-
schrieben.

Die Relaxationssignale der MNP von 10%2-10° T liegen mehrere GroRenordnungen
unter dem Erdmagnetfeld und urbanen magnetischen Stérsignalen (10°-10 T). Aus
diesem Grund mussen beide MRX-Systeme in einem magnetischen geschirmten Raum
betrieben werden. Zur Abschirmung dient der Berlin Magnetically Shielded Room 2
(BMSR2) der Physikalisch-Technischen Bundesanstalt (PTB) [79], [80].

Dieser ist zur Schirmung niederfrequenter Magnetfelder von sieben Schichten einer
speziellen weichmagnetischen Nickel-Eisen-Legierung (Mu-metall) umgeben. Eine
zusatzliche Aluminiumschicht mit sehr hoher Leitfahigkeit dient als Wirbelstrombarrie-
re zur Dd&mpfung hochfrequenter Felder. Mittels eines dreiachsigen Spulensystems ist
dartiber hinaus eine aktive Storkompensation maoglich. Durch all diese MalRnahmen be-
tragt das statische Restfeld im Zentrum der Kabine weniger als 10° T, bzw. es wird ein
Schirmfaktor von tiber 2:10°® fiir Frequenzen tber 5 Hz und 7-107° fiir Frequenzen bis
zu 0.01 Hz erreicht [80].
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Abbildung 2.2:  Das MRX-Spektrometer innerhalb des magnetisch abgeschirmten Raumes (BMSR 2).
In Abbildung (A) ist eine Photographie und in Abbildung (B) das Prinzip des Spektro-
meters dargestellt. Das System setzt sich aus einem Sensorsystem, bestehend aus einem
Tieftemperatur SQUID innerhalb eines mit flissigen Helium (IHe) gefillten Kryostaten
und der SQUID-Elektronik, sowie einem Magnetisierungssystem mit einer Anregungs-
spule in 12 mm vertikalem Abstand zum SQUID, zusammen.

Zusétzlich wird ein entsprechend empfindliches Sensorsystem benétigt, das zusatzlich
uber eine entsprechend hohe zeitliche Auflosung verfligt, d.h. hohe Abtastrate oder
Bandbreite. Dieses gewahrleistet die dynamische Auflésung der Relaxationssignale
insbesondere in kurzen zeitlichen Abstanden nach dem Abschalten des Magnetfeldes.

Das in Abbildung 2.2 dargestellte MRX-Spektrometer verfugt tber ein Tieftemperatur
(low-T.) SQUID in 12 mm vertikalem Abstand zum Probenort. Dieses besteht aus ei-
nem Ring supraleitenden Materials (Niob, T.=9.2 K), in dem nanometerbreite Barrieren
(Josephson Kontakte) eingelassen sind. Uber quantenmechanische Effekte werden
kleinste Anderungen des magnetischen Flusses durch das SQUID in eine elektrische
Spannung U umgewandelt [81]-[83]. Diese Spannung ist eine periodische Funktion des
Flussquants @, und muss von der SQUID-Elektronik linearisiert werden. Die Elektronik
betreibt das SQUID in einer Gegenkoppelschleife, in der der SQUID-Arbeitspunkt auf
der U-@-Kennlinie Uber einen Regelstrom konstant gehalten wird (flux-locked-loop -
FLL). Die Anderung des magnetischen Flusses @ durch das SQUID wird dabei in Ab-
hangigkeit des Regelstromes in eine messhare Spannung gewandelt. Liegen die Signale,
wie z.B. in der Magnetisierungsphase der MRX-Messung, Uber den eingestellten Dy-
namikbereich der Elektronik oder ist deren Anderungsgeschwindigkeit zu hoch, muss
die Regelschleife zuriickgesetzt werden. Im sogenannten ,,Reset-Modus* kann die Ge-
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genkoppelschleife unterbrochen werden. In diesem Zustand verhalt sich die Elektronik
als Verstarker, an deren Ausgang die Durchléufe des SQUIDs auf der U-@-Kennlinie in
Abhangigkeit von der Flussdnderung angezeigt werden. Die Flusseinspeisung in das
SQUID erfolgt induktiv Uber eine zusatzliche Pick-Up Spule. Zur Kihlung wird das
SQUID in einem Kryostat, der mit flissigen Helium (Siedepunkt T\ue=4.2 K) gefllt ist,
betrieben.

Das Magnetisierungssystem des MRX-Spektrometers besteht aus einer Anregungsspule
mit einem Innendurchmesser von 27.5 mm und einer Magnetisierungseinheit. Mit dem
Magnetisierungssystem kann ein homogenes Magnetfeld mit einer Homogenitat von
95% Uber das Probenvolumen und einer magnetischen Feldstarke bis zu 2 kA/m
(2.5 mT) erzeugt und innerhalb von 200 us abgeschaltet werden [70]. In der Magnetisie-
rungsphase des MRX-Spektrometers wird das SQUID von der Elektronik im
,»Reset-Modus* betrieben und die MNP-Probe fir tmag=1 s magnetisiert. Nach Abschal-
ten des Feldes in einer Totzeit von tgelay=200 ps wird das SQUID im ,,FLL-Modus* be-
trieben und das MRX-Signal fir tmess=0.5 s detektiert.

2.2.2 Ortsaufgel6stes MRX-System

Fur die raumlich aufgeloste Detektion der Relaxationssignale Bmess(t) wurde das 304
Vektormagnetometer der PTB genutzt (Abbildung 2.3A), mit dem bereits MRX-
Messungen zum ortsaufgelosten Nachweis von MNP durchgefiihrt wurden [55], [56],
[60]. Im Kryostaten sind 304 SQUID-Sensoren (ber vier horizontale Schichten auf ei-
nem hexagonalen Gitter mit einem Durchmesser von etwa 22 cm angeordnet. Der Kalt-
Warmabstand der untersten Sensorebene zum dufleren Kryostatboden betragt etwa
3 cm. Die eigentlichen SQUID-Sensoren sind auf Platinen aufgebracht und besitzen
eine Pick-Up Spule der Flache von 7x7 mm?.

Die Sensoren sind auf 19 baugleiche Module verteilt (Abbildung 2.3B), in denen je-
weils 16 Sensoren Uber die vier horizontalen Ebenen angeordnet sind. Der Koordina-
tenursprung des Sensorsystems befindet sich im Zentrum der untersten Sensorebene. In
dieser Ebene befinden sich insgesamt 114 Sensoren, von denen 57 Sensoren eine Sen-
sornormale n=[0, 0, n.] in z-Richtung besitzen (Abbildung 2.3D).

In weiteren Ebenen sind 76 SQUIDs bei z=30 mm und jeweils 57 SQUIDs in z=70 mm
und z=140 mm Entfernung zur untersten Ebene angeordnet. Durch die rdumliche An-
ordnung der Sensoren im Kryostaten werden die drei Vektorkomponenten der Relaxati-
onssignale Bmess(t) mit einem Detektionslimit von 500 fT aufgezeichnet.

Fur ortsaufgeloste MRX-Messungen [56], [57] wird ein homogenes Magnetfeld tber
ausgedehnte Probenvolumina bis etwa 0.1 m® von einer groBen Helmholtzspulen-
anordnung mit einem Innendurchmesser von 84 cm bereitgestellt (Abbildung 2.3C).
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Abbildung 2.3:  Das PTB 304 Vektormagnetometer: A) AuBenansicht des Kryostaten in seiner Aufhan-
gung und dariiber die SQUID-Elektroniken; B) Ansicht der Modulstabe des Sensorsys-
tems von unten. In jedem Modul sind 16 SQUIDs (iber vier vertikale Ebenen mit Sen-
sornormalen in x, y und z-Richtung verbaut; C) Helmholtzspule mit Innendurchmesser
von 84 cm zur Erzeugung eines homogenen Magnetfeldes; D) Sensoranordnung der 57
Kanéle in der unteren Ebene (z=0) mit den Sensornormalen in z-Richtung innerhalb der
19 Module (blaue Kreise).

Diese erzeugt eine magnetische Feldstirke von 795 Am™ (1 mT) mit einer Feldhomo-
genitét von Uber 95% (ber das Probenvolumen. Um eine Aufmagnetisierung der Kam-
merwéande zu vermeiden, muss die Magnetisierungsphase auf3erhalb des BMSR2 erfol-
gen. Innerhalb dieser Phase wird die MNP-Probe fiir t,,;=60 s magnetisiert. Nach dem
Abschalten der Spule wird die Probe in einer Transportphase mit einer Dauer von etwa
55 in die Messkabine unter das 304 Vektormagnetometer transportiert. Anschlielend
werden die Relaxationsfeldmuster vom Sensorsystem fir tynes=80 s mit einer Abtastfre-
quenz fs von 250 Hz detektiert.

2.3 MRX-Tomographie

2.3.1 Strategien der Ortskodierung

Unter dem Begriff Tomographie werden computergestiitzte Bildgebungsverfahren zu-
sammengefasst, die anhand nicht-invasiver Messungen Schnittbilder des Kdrperinneren
erzeugen konnen. Prinzipiell lassen sich zwei Kategorien tomographischer Verfahren
unterscheiden [84].
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Morphologische Verfahren wie z.B. die Magnetresonanztomographie (MRT) und Com-
putertomographie (CT) bilden anhand der Protonendichte oder des Réntgenabsorptions-
koeffizienten die innere rdumliche Struktur des Kdrpergewebes ab.

Tracerbasierte Verfahren wie die Positronen-Emissions-Tomographie (PET) oder das
MPI bilden ausschlieBlich die rdumliche Verteilung von Markierungssubstanzen im
Korper ab, die zuvor in den Organismus eingebracht wurden. In Gberlagerten Schnitt-
bildern beider Kategorien kann die Verteilung der Tracer anschlieend den entspre-
chenden Kdrperregionen zugeordnet werden.

Wesentlich bei einer Tomographie ist die Ortskodierung, die z.B. im MPI Uber selektive
Magnetfeldgradienten erreicht wird. Diese bewirken, dass nur MNP in kleinen Berei-
chen des Korpers zum Messsignal beitragen. Weiterhin sind die Gradienten ortsveréan-
derlich und konnen (ber mehrere Messungen variiert werden, um alle Raumbereiche
des Messvolumens (engl. Field-of-View) abzutasten.

Die MRX ist nicht-invasiv, quantitativ, MNP-spezifisch, bendtigt keine ionisierende
Strahlung, und die genutzten Magnetfelder sind biologisch unbedenklich. Mit diesen
Eigenschaften bietet dieses Messverfahren hervorragende Voraussetzungen zur
tracerbasierten Tomographie von MNP im Menschen. Allerdings werden auch in der
MRX Strategien zur Ortskodierung bendétigt, mit denen raumlich selektive Informatio-
nen Uber die MNP-Verteilung im Kdrper ermittelt werden. Diese kdnnen sein:

1) Relative Bewegung des Messobjektes unter dem Sensorsystem (schrittweise)
[42]

2) Gleichzeitige Detektion der Relaxationssignale von mehreren Sensoren (ortsauf-
geloste MRX) [55], [56], [58], [85]

3) Sequentielle Magnetisierung der MNP im Messobjekt mit unterschiedlichen
Magnetfeldern [65], [66], [86]

4) Nutzung eines magnetischen Offsetfeldes (oder Magnetfeldgradienten) wahrend
der MRX-Messung, um Relaxationsprozesse durch das Feld zu beschleunigen
[61], [87].

Auch Kombinationen dieser Strategien sind moglich, um etwa die Bildgebungseigen-
schaften der genannten Verfahren zu verbessern. Aus MRX-Messungen mit diesen Stra-
tegien (1-4) oder deren Kombination resultiert eine Matrix von Relaxationssignalen
B(t)mess- In der Datenverarbeitung (s. Kapitel 4.5) wird aus den Zeitsignalen ein VVektor
von Relaxationsamplituden ABpess bestimmt. Der Rickschluss von ABpmess auf die zu-
grunde liegende MNP-Verteilung erfolgt in einem inversen Verfahren. Dieses basiert
auf einem Vorwértsmodell, das die jeweilige Ortskodierung berticksichtigt und die Be-
rechnung der Relaxationsamplituden fur eine gegebene MNP-Verteilung erlaubt.
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Abbildung 2.4:  Schematische Darstellung des VVorwértsmodells der MRX-Tomographie. Das Messob-
jekt wird in k Teilvolumina (Voxel) mit den Mittelpunkten r,‘ geteilt; im 3D-Fall erge-
ben sich so mehrere horizontale Voxelebenen. Die MNP in einem VVoxel werden dabei
als magnetischer Dipol angenommen. Die Orientierung und Starke des Dipols wird
vom Magnetfeld Uber Superposition der Feldbeitrdge von J Spulensegmenten bestimmt
und mit den Materialeigenschaften der MNP multipliziert. SchlieBlich wird die von je-
dem Dipol erzeugte magnetische Flussdichte am Ort r,, der M Sensoren als simuliertes
Relaxationsfeldmuster ABg berechnet. In der MRX-Tomographie wird die MNP-
Verteilung nacheinander mit P Anregungsspulen zur Relaxation angeregt. Die Gesamt-
heit aller simulierten Relaxationsfeldmuster ergibt den VVektor ABgc.

Die Losung des inversen Problems héngt dabei vom Signal-zu-Rauschverhaltnis (SNR)
der Messungen, aber auch der Anzahl und linearen Unabh&ngigkeit der Gleichungen im
Vorwartsmodell ab (Kondition). Die mathematische Kondition des Gleichungssystems
bestimmt, wie stark sich das Messrauschen auf die Rekonstruktion auswirkt.

In der ortsaufgelosten MRX wird eine MNP-Verteilung mit nur einem homogenen
Magnetfeld zur Relaxation angeregt und die resultierenden Relaxationssignale werden
gleichzeitig (ortsaufgeldst) von mehreren Sensoren aufgezeichnet (Strategie 2). In der
MRX-Tomographie [65], [66] wird die MNP-Verteilung dagegen nacheinander von
unterschiedlichen Magnetfeldern zur Relaxation angeregt. Jedes Magnetfeld adressiert
dabei selektiv einen anderen Teilbereich der MNP-Verteilung. Die Relaxationssignale
werden fur jeden Teilbereich einzeln von mehreren Sensoren aufgezeichnet (Kombina-
tion der Strategien 2 und 3). Durch die zusatzliche Ortskodierung soll die Kondition des
Gleichungssystems verbessert werden, um eine dreidimensionale Rekonstruktion der
MNP-Verteilung zu ermdglichen. Beide Verfahren werden im Folgenden unter der Be-
zeichnung MRX-Bildgebung zusammengefasst.
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2.3.2 Vorwartsmodell

In Abbildung 2.4 ist das Prinzip des MRX-Tomographie-Vorwértsmodells [65], [66]
schematisch dargestellt. Der MRX-Tomographieaufbau besteht aus P kleinen Anre-
gungsspulen, die um das zu untersuchende Objekt angeordnet sind. Nacheinander wird
mit jeder dieser Spulen ein inhomogenes Magnetfeld erzeugt, das der zu untersuchenden
MNP-Verteilung in bestimmten Teilbereichen Relaxationsmomente aufpragt. Die vom
jeweiligen Magnetfeld erzeugten Relaxationsmomente fiihren im Sensorsystem zu ei-
nem Relaxationsfeldmuster ABs und nach der Magnetisierung mit allen P inhomogenen
Magnetfeldern zu einem kombinierten Vektor von Relaxationsfeldmustern ABsc. Zur
diskreten Berechnung der von den MNP erzeugten Relaxationsamplituden muss das
Volumen der Probe im Vorwartsmodell in K meist gleich grol3e (isotrope), wirfelfor-
mige Voxelvolumina Vy unterteilt werden, was dreidimensional tiber mehrere horizonta-
le Voxelebenen erfolgt (Abbildung 2.4). In der Rekonstruktion soll anschliefend die
MNP-Menge Xunp in jedem Voxel ermittelt werden.

Zur Berechnung des Relaxationsmomentes (Kapitel 2.1.2, Gleichung (2.6)) wird das
Magnetfeld Hmag=[Hx, Hy, H] einer jeden Anregungsspule im Zentrum r,‘ des k-ten
Voxel bestimmt. Analytische Ausdriicke zur Berechnung des Magnetfeldes an beliebi-
gen Punkten im Raum sind jedoch nur flr einfache Spulengeometrien bekannt. Nume-
risch lassen sich hingegen die Magnetfelder beliebiger Spulen ber die Superposition
der Felder von J linearen Segmenten, die vom Strom | durchflossen werden, mittels [88]
(Erweiterung des Bio-Savart-Gesetzes auf Stromsegmente)

iz|:51,j+sz,j. (Sl,iXSZYJ') )I} (2.9)
2,]

mag,k:
AT s, (85,48,

berechnen. s; und s, sind die Abstandsvektoren zwischen r' und den Anfangs- und
Endpunkten des j-ten Stromsegmentes mit s;, =[Sy, j| und Sz, j=|S2, j|. Mit Hiag, « folgt nach
Gleichung (2.5) das magnetische Nettomoment der MNP im Voxel Vi und daraus nach
Gleichung (2.7) die am Ort rp, des m-ten Sensors erzeugte Relaxationsamplitude 4B fur
eine MNP-Menge Xunp:

_ M (3nT(r 1) (-r)") n' ,
A5 _ﬁ( |rmk_rkl|5 k _|rm -r'f Hig, 12 (theg) AR, 5+ Xy (1)

(2.10)

Zur kompakten Beschreibung des Vorwértsmodells werden die Materialeigenschaften
der MNP und die Geometrieterme in Gleichung (2.10) in Form von Sensitivitdten Ly
zusammengefasst. Die Relaxationsamplitude am Ort des m-ten Sensors folgt aus der
Superposition der Feldbeitrége aller K VVoxel:
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4B (rm):ZLk xMNP,k =L-Xwe . (2.11)
k

Im Vorwartsmodell der ortsaufgelésten MRX, bei der ein (ber das Probenvolumen ho-
mogenes Magnetfeld (Hmag=[0, O, H.], Spulenanzahl P=1) zur Anregung der Relaxation
verwendet wird, werden die Relaxationsamplituden an den Orten aller M Sensoren in
einem Vektor ABs zusammengefasst:

ABg =L X, mit Lg=[L,, Ly, Ly, 7. (2.12)

Die Systemmatrix Ls (auch Leadfield- oder Gainmatrix) der ortsaufgelésten MRX hat
demnach die Dimension (M x K). Durch die Magnetisierung der MNP-Verteilung mit P
inhomogenen Magnetfeldern Hpag, p=[Hx, Hy, H;], p wird in der MRX-Tomographie der
Vektor von Relaxationsamplituden ABs.=[ABs1, ABs,,..., ABsp]T erweitert. Die System-
matrix Lsc des MRX-Tomographie-Vorwartsmodells

T

ABSC = LSCXMNP mit LSC :[le’ LsZ""’ LsP] (2-13)

hat somit die Dimension (MP x K), womit gegeniiber der ortsaufgeldsten MRX um den
Faktor P mehr Gleichungen zur Lésung des inversen Problems zur Verfuigung stehen.

2.3.3 Rekonstruktion der MNP-Verteilung

Losung des inversen Problems zur Rekonstruktion der MNP-Verteilung bei der
Bildgebung von MNP

Im Gegensatz zum Vorwartsproblem ist das inverse Problem haufig nicht exakt und
eindeutig zu l6sen. In diesem soll anhand der Systemmatrix Lsc und der gemessenen
Relaxationsamplituden ABsc mess (Wirkung) die zugrunde liegende MNP-Verteilung
Xwmne Uber alle K Voxel (Ursache) rekonstruiert werden. Aufgrund des linearen Zusam-
menhangs von ABsc, mess Und Xune handelt es sich dabei um ein lineares inverses Prob-
lem.

Die Rekonstruktionsqualitat wird von der Dimension der Systemmatrix Lsc und von
den linearen Abhéngigkeiten der Systemgleichungen bestimmt. Mit der Anzahl von
Sensoren und Spulen M-P (=Anzahl der Systemgleichungen) gegeniiber der Anzahl zu
quantifizierender Voxel K kdnnen drei Félle unterschieden werden:

Im Fall MP<K, wenn also mehr unbekannte Voxel als Systemgleichungen vorhanden
sind, ist das Gleichungssystem unterbestimmt. Zur Lésung des inversen Problems exis-
tiert eine Vielzahl moglicher MNP-Verteilungen, die das gemessene Feldmuster erkla-
ren.
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Im Fall MP=K, also bei gleicher Anzahl von Gleichungen und zu quantifizierender
Voxel liegt ein bestimmtes Gleichungssystem vor und es existiert mindestens eine L6-
sung des inversen Problems. Besitzt die Systemmatrix Lsc zudem einen vollen Rang
(Rang(Lsc)=K), sind alle Gleichungen linear unabhdngig und es gibt genau eine L06-
sung. In der Praxis fihren jedoch Symmetrien im MRX-Tomographieaufbau zu linearen
Abhangigkeiten der Gleichungen von Lsc. Dadurch ist auch die Losung dieses inversen
Problems in der Regel nicht eindeutig bestimmt.

Im Fall MP>K ist das Gleichungssystem Uberbestimmt und die Lésung des inversen
Problems muss aus einer Vielzahl von Gleichungen ermittelt werden. Messunsicherhei-
ten fihren in der Praxis dazu, dass keine Losung des inversen Problems existiert, die
alle Systemgleichungen erfiillt.

Ist die Losung eines inversen Problems nicht eindeutig, héngt nicht stetig von den Ein-
gangsdaten ab oder es existiert keine Ldsung, wird es im Sinne von Hadamard als
schlecht-gestellt bezeichnet [89]. Um dennoch eine plausible Ldsung fur ein schlecht-
gestelltes, inverses Problem zu erhalten, kann dieses als Optimierungsproblem umfor-
muliert werden. Dabei wird nach einer Ldsung gesucht, die eine gegebene Zielfunktion
minimiert oder maximiert. Im Bereich der MRX-Bildgebung wird haufig die Minimum-
Norm Schatzung verwendet, in der die L2-Norm des Residuums zwischen simulierten
(LscXmnp) und gemessenen Relaxationsfeldmustern (ABsc, mess) minimiert wird [65],
[66], [86], [90]:

XMNP, est — argmin HLSCXMNP _ABSC, rT‘esst . (2.14)

Die Losung von Gleichung (2.14) erfolgt iiber die Moore-Penrose Pseudoinverse L*:

X =L'ABg. pss - (2.15)

MNP, est
Zur Berechnung von L* werden in einer Singularwertzerlegung
L. =UZV' (2.16)

die Eigenvektoren U und V, sowie die Singularwerte Z von Lsc gebildet. Die Pseudoin-
verse ist dann tber die Inverse von " (= 1/.5) mit

L' =vzU' (2.17)

gegeben. In der Losung eines schlecht-gestellten, inversen Problems fuhren bereits klei-
ne Anderungen der Eingangsdaten zu betrachtlichen Anderungen der Rekonstruktion.
Zur Stabilisierung der Losung gegeniiber Rauscheinfliissen und numerischen Unsicher-
heiten kann mittels der Truncated Singular Value Decomposition (TSVD) regularisiert
werden. In der TSVD werden zur Rekonstruktion nur die Singuldrwerte herangezogen,
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die Uber einem festgelegten Schwellwert o liegen. Eine Schatzung der MNP-Verteilung
Xmnp, est €rfolgt mit

‘ ; LUV,
XMNP, est(Gr): I—rABSC, mess ( UZVT )r ABSC, mess :(Z—jABSC, mess . (2-18)

i-0  Oj

Der TSVD-Schwellwert wird in dieser Arbeit wie bereits in [65], [66] empirisch ge-
wahlt. Dieser Wert wird im Folgenden prozentual bezogen auf den maximalen
Singul&rwert angegeben.

Die Ausrichtung der Relaxationsmomente parallel zum angelegten Magnetfeld ist im
Vorwartsmodell gegeben und jedes Voxel hat nur einen Freiheitsgrad, die MNP-Menge
Xmne. Daher unterscheidet sich das inverse Problem der MRX-Tomographie von bio-
magnetischen Problemen der Quellenrekonstruktion, die z.B. bei der Elektroenzepha-
lographie (EEG) oder der Magnetoenzephalographie (MEG) zu lésen sind [91]-[93].

Drei Terminologien fir MNP-Verteilungen der MRX-Tomographie

Im Zusammenhang mit der MRX-Tomographierekonstruktion sollen drei wichtige
Terminologien fur den Begriff MNP-Verteilung eingefiihrt werden. Diese sind in Ab-
bildung 2.5 veranschaulicht.

Reale MNP-Verteilung (A)

Darunter wird die im zu untersuchenden Objekt vorliegende, reale MNP-Verteilung
verstanden. Diese soll im MRX-Tomographiebild quantitativ dargestellt werden.

Nominelle MNP-Verteilung (B)

Fur eine bestimmte Abtastung des Probenvolumens (Voxelgitter) wird fir jedes
Voxelvolumen Vi mit dem Schwerpunkt in ry* die MNP-Menge Xunp, nom als bekannt
angesetzt. Die Gesamtheit der nominellen MNP-Mengen Xwune, nom, d.h. die diskrete
Form der realen MNP-Verteilung, wird im Folgenden als nominelle MNP-Verteilung
bezeichnet. Eine genauere Unterteilung innerhalb von Vi wird dabei nicht weiter be-
trachtet. Die MNP-Verteilung innerhalb eines VVoxels wird Gblicherweise als Punktdipol
oder als homogene Verteilung angenommen. Der Diskretisierungsprozess wird im Be-
reich der Computergrafiken und medizinischen Bildgebung als Volumensampling oder
Voxelisierung (VVoxelization) bezeichnet [94]-[96].

Rekonstruierte MNP-Verteilung (C)

Anhand von Messdaten und Vorwéartsmodell wird fir jedes VVoxelvolumen Vi mit dem
Schwerpunkt in ry eine MNP-Menge Xunp, est rekonstruiert. Die Gesamtheit der rekon-
struierten MNP-Mengen ist die rekonstruierte MNP-Verteilung Xunp, est-

Eine reale MNP-Verteilung, die haufig in dieser Arbeit verwendet wird, ist die in Ab-
bildung 2.5 dargestellte Anordnung in Form des Buchstaben ,,P*.
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Abbildung 2.5:  Drei Terminologien fir MNP-Verteilungen in der MRX-Tomographie: A) Photogra-
phien eines MNP-Supports (Aufsicht und Sicht von der Seite) mit einer realen MNP-
Verteilung. Diese besteht aus Plexiglasplatten in horizontalen Ebenen 1-4. In der Ebene
5 befindet sich ein P formiges MNP-Muster aus insgesamt 15, mit MNP beladenen
Gipswiirfeln (1=12 mm, Xynp=6.4 mg). Diese Verteilung wird im Vorwartsmodell (hier
ohne Sensorsystem) durch ein k=(10N,x10N,x5N,) Voxelgitter mit einem
Voxelvolumen von 1.72 cm® diskretisiert. B) Nominelle MNP-Verteilung Xunp, nom
durch Farbzuordnung der MNP-Menge Xunp, nom €ines jeden MNP-Wiirfels in Abhan-
gigkeit der Voxelposition ry'. Horizontale VVoxelebenen (N,) sind tbereinander ange-
ordnet. C) Mittels Minimum-Norm-TSVD Verfahren rekonstruierte MNP-Verteilung.

Das ,,P* ist aus insgesamt 15 MNP beladenen Wurfeln (Xunp=6.4 mg) der Kantenlénge
I=1.2 cm zusammengesetzt. In einem Phantom (Kapitel 3.1.3) wird damit einer von finf
horizontalen Einschuben zur Anordnung von MNP beladen. Es ist homogen mit MNP
beladen und weist dabei einen scharfen Ubergang in unbeladene Bereiche auf. Diese
Anordnung modelliert z.B. die MNP-Verteilung in einer Leber einige Zeit nach der
MNP-Injektion und basiert auf den Beobachtungen praklinischer Studien. In diesen
konnte in der Leber eine recht homogene MNP-Beladung nachgewiesen werden [97],
wahrend im umgebenden Gewebe der Leber keine oder wesentlich geringere MNP-
Anhdufungen zu finden sind.

Zur Abtastung dieser realen MNP-Verteilung wurde im MRX-Tomographie-
Vorwartsmodell ein Voxelgitter von k=(10N,x10Nyx5N;,) mit einem Voxelvolumen
V=1.72 cm® gewdhlt. In den jeweils auRersten VVoxeln der Verteilung in N, und Ny ist
keine Anordnung von realen MNP mdglich. Diese werden zur Kompensation von
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Randeffekten des Minimum-Norm Schatzers bendtigt [57], [98]. Sind im Gegensatz
zum ,,P“ Lage und Ausdehnung der realen MNP-Verteilung nicht bekannt, muss die
Anzahl der Kompensationsvoxel deutlich hoher gewahlt werden [98].

Mit dem gewahlten VVoxelgitter stimmen die nominellen MNP-Mengen, deren Schwer-
punkte r’ in den Zentren der MNP beladenen Wiirfel liegen, mit den MNP-Mengen der
jeweiligen Wirfel Uberein. Zur Darstellung von nomineller (Xmne, nom) und rekonstru-
ierter MNP-Verteilung (Xmne, est) Wird jeder MNP-Menge ein Farbwert innerhalb einer
festgelegten Skala zugeordnet und die einzelnen Bildpixel in Abhangigkeit der Voxel-
positionen r* angeordnet. Zur gemeinsamen Darstellung mehrerer horizontaler Schich-
ten (Voxelebenen N,) in einem Bild werden die einzelnen Rekonstruktionsebenen uber-
einander angeordnet. Negative MNP-Mengen, die physikalisch nicht plausibel sind,
werden in der Rekonstruktionsdarstellung nicht berlcksichtigt. Ein positiver Schwell-
wert, der z.B. in der Darstellung von Ergebnissen der ortsaufgelésten MRX [59] oder
von EEG/MEG-Rekonstruktionen genutzt wird [99], sowie eine Filterung der Bilder
wurden nicht verwendet.

Soll eine rdumliche Auflésung im Voxelgitter gewahlt werden, die sich vom realen
Waiirfelgitter unterscheidet, muss eine neue nominelle MNP-Verteilung Xwnp, nomz, Z.B.
durch ein Volumenresampling von Xwnp, nom, bestimmt werden. Die Relaxationssignale
sind von der MNP-Gesamtmenge in der Verteilung abhangig. Diese muss auch nach
dem Volumenresampling erhalten bleiben, was bei Standardinterpolationsverfahren der
Bildverarbeitung wie z.B. der trilinearen Interpolation nicht der Fall ist. Zur Erhaltung
der MNP-Gesamtmenge wurde daher ein konservatives Volumensampling gewéhlt
[100], [101], das die Voxelvolumina V; und die Positionen r;* der neuen VVoxel berlck-
sichtigt. Das kann mathematisch tUber eine Wichtungsmatrix M;  erfolgen, in der der
Anteil jedes Voxels (Vi(r¢) N Vi(ri“))/Vx am Wirfelvolumen bestimmt wird. Die Multi-
plikation mit Xye, nom liefert

XMNP, nom2 — Mi,kXMNP, nom (2.19)

so dass die nominelle MNP-Gesamtmenge der Verteilung nicht verandert wird.

2.3.4 Anregungssequenzen

Zur Erzeugung des Magnetfeldes mit den einzelnen Anregungsspulen eines MRX-
Tomographieaufbaus sind verschiedene Arten von Anregungssequenzen maoglich. Dabei
lasst sich zwischen der MRX-Tomographie mit sequentieller Anregung und alternativen
Anregungssequenzen unterscheiden.

Sequentielle Anregung

In der MRX-Tomographie mit sequentieller Anregung wird pro MRX-Messung eine
Anregungsspule zur Erzeugung des Magnetfeldes genutzt [65], [66]. Dabei werden die
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einzelnen Spulen der Sequenz nacheinander verwendet, um die MNP-Verteilung zur
Relaxation anzuregen. Die Gesamtmessdauer der sequentiellen MRX-Tomographie
wird daher wesentlich von der Anzahl der Anregungsspulen, sowie den MRX-
Parametern Mess- (tmess) und Magnetisierungszeit (tmag) bestimmt.

Alternative Anregungssequenzen

In der Literatur werden alternative Anregungssequenzen vorgeschlagen, in denen pro
MRX-Messung mehrere Anregungsspulen gemeinsam zur Erzeugung des Magnetfeldes
genutzt werden [86], [102], [103]. Diese sollen eine schnelle Bildgebung groRerer
Untersuchungsbereiche erlauben. Eine Erstellung dieser Sequenzen wird entweder ran-
domisiert [103], basierend auf der Geometrie des Messaufbaus (sensitivitatsgewichtet)
[86], oder anhand von Vorwissen uber die Nanopartikelverteilung [102] vorgeschlagen.

Beide Anregungssequenzen sollen in dem zu entwickelnden MRX-Tomographiesystem
realisiert (Kapitel 3.2) und verglichen (Kapitel 6.3) werden.

2.4 Bewertungsgroflen der Rekonstruktionsqualitat

2.4.1 Raumliche Sensitivitat und Konditionsmalf}

Im Folgenden sollen quantitative Mal3e zur Bewertung des inversen Problems sowie der
Rekonstruktionsqualitat von MRX-Tomographiebildern festgelegt werden. Diese sollen
neben der visuellen Bewertung der Rekonstruktion, fur die scharfe Konturen oder be-
stimmte Raster in den Phantomen vorgesehen werden [104], [105], eine objektive Be-
wertung der Rekonstruktionsqualitat ermdglichen.

Bereits vor einer MRX-Tomographiemessung kénnen anhand der Systemmatrix Lsc
(Gleichung (2.13)) Aussagen Uber die zu erwartende Rekonstruktionsqualitat im MRX-
Tomographieaufbau getroffen werden. Unsicherheiten des MRX-Tomographieaufbaus
(Rauschen, Positions- und numerische Unsicherheiten) werden bei dieser Analyse je-
doch nicht berticksichtigt. Beispielsweise konnen dafur die rdumlichen Sensitivitaten
[66], [86] von Lsc bewertet werden. Crevecoeur et al. [66] bestimmten anhand hoher
raumlicher Sensitivitdten Regionen innerhalb des Messvolumens (,,Regions of
accuracy”), in denen eine hohe Rekonstruktionsqualitat erwartet wird.

Die raumliche Sensitivitat S, des k-ten VVoxel ist definiert als
N

Si=2 |Lscul - (2.20)
s=1

Anschaulich wird diese bestimmt, in dem innerhalb des k-ten Voxel eine MNP-
Beladung von Xunp=1 kg in Gleichung (2.10) angenommen wird. Unter dieser Annah-
me werden die Relaxationsamplituden fir alle zur Verfligung stehenden Anregungsspu-
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len an den Orten der Sensoren berechnet und deren Betrage aufsummiert. Die raumliche
Sensitivitat Sx gibt damit den Einfluss der MNP im k-ten VVoxel am Messergebnis an.

Weiterhin wird haufig die Konditionszahl genutzt, um lineare inverse Probleme zu beur-
teilen. Diese wird als Verhaltnis von groBtem (o1) zu Kleinstem (ox) Singulérwert der
Systemmatrix Lsc bestimmt. Eine sehr hohe Konditionszahl (z.B. >10°) zeigt ein hohes
MaR linearer Abhangigkeiten der Systemgleichungen von Lsc an und man spricht von
einem schlecht-gestellten, inversen Problem (vgl. Kapitel 2.3.3).

Allerdings wirken sich numerische Unsicherheiten bei der Berechnung der Pseudoin-
versen besonders stark auf den geringsten Singuldrwert oy aus [57]. Weiterhin wird oy
bei der Rekonstruktion mit einem Minimum-Norm-TSVD Verfahren nicht beriicksich-
tigt. Aus diesem Grund fuhren Eichardt et al. [57], [106] ein allgemeineres Konditi-
onsmaf p(L) ein. Dieses wird aus dem Verhéltnis von grofitem Singulérwert und den
Mittelwert aller Singularwerte

L)= o, (L) :(1 < O'i(l—)jl
AL 1KY o/(L) k;q(L) @2

gebildet. Ist dieser Wert gering (nahe 1) weisen Zeilen (sensor- und spulenbezogen) und
Spalten (voxelbezogen) von Lsc eine geringe Korrelation auf und es wird eine hohe
Rekonstruktionsqualitat erwartet.

2.4.2 Korrelationskoeffizient und MNP-Mengendifferenz

Ein haufig genutztes Mal3 zur Bewertung der Rekonstruktionsqualitét in der Bildgebung
von MNP-Verteilungen ist der Korrelationskoeffizient R zwischen Xwune, nom und
Xmnp, est [43], [60], [107], [108]. Dieser ist ein Mal} fiir den linearen Zusammenhang
(der Ahnlichkeit) beider MNP-Verteilungen:

Zk:(x MNPnom, k )?MNP, nom)' (X MNPest, k )?MNP, est)
R=

\/[Z (X MNPnom, k XMNP, nom)2:| ’ ‘:z (X MNPest, k XMNP, est)

k k

2} : (2.22)

Im Idealfall sind die nominelle und rekonstruierte MNP-Verteilung identisch. Flr die-
sen Fall wird ein Korrelationskoeffizient R=1 erreicht. In der Praxis liegen jedoch ver-
rauschte Messdaten vor, und zur Losung des schlecht-gestellten inversen Problems
muss regularisiert werden. Daher sind Abweichungen zwischen nomineller und rekon-
struierter MNP-Verteilung zu erwarten, wobei R mit zunehmender Abweichung sinkt.
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Ein weiteres integrales Mal} bei der MRX-Tomographiebildgebung ist die Summe der
quantifizierten MNP-Mengendifferenz Xgis, also die relative Differenz zwischen no-
mineller und rekonstruierter MNP-Gesamtmenge:

ZXMNP,est _ZXMNP,nom
X g =100-| X _ (2.23)

ZXMNP,nom

k

Das Bewertungsmald Xgirr kann tber die Phantomversuche der MRX-Tomographie hin-
aus auch in der spateren biomedizinischen Anwendung genutzt werden, da auch dort die
injizierte MNP-Gesamtmenge im Korper bekannt ist.



3 Entwicklung des MRX-Tomographieaufbaus 31

3  Entwicklung des MRX-Tomographieaufbaus

3.1 Nanopartikelphantom

3.1.1 Voruberlegungen und technische Anforderungen

Eine notwendige Voraussetzung zur Bewertung der Bildgebungseigenschaften eines
MRX-Tomographieaufbaus sind flexible und reproduzierbare MNP-Phantome. Diese
sollen medizinisch relevante Parameter von Kleintieren in MNP basierten Krebsthera-
pien abbilden, da die Entwicklung dieser Verfahren derzeit Gegenstand intensiver,
praklinischer Forschung ist [19], [21], [23], [97]. Fur ein solches Phantom sollen zu-
nachst einige wichtige Parameter identifiziert werden. Relevante geometrische und phy-
siologische Parameter wurden dabei von Wiekhorst et al. [55] entnommen. In dieser
Studie wurde die MNP-Verteilung in Kaninchen-Tumormodellen [109] nach einer Drug
Targeting Behandlung mit der ortsaufgelésten MRX untersucht.

Die Ausdehnung des Phantoms soll die GroRenverhéaltnisse eines liegenden Kaninchens
widerspiegeln. In den in-vivo Untersuchungen zeigten sich zwei rdumlich voneinander
getrennte Schwerpunkte in der Nanopartikelverteilung: einer in der Thoraxregion (Le-
ber, Milz, Lunge) und einer in der Tumorregion (Tumor und Einstichstelle) am Hinter-
lauf des Kaninchens [55], [110]. Daher sollen im Kaninchenphantom zwei rdumlich
getrennte Regionen (Thorax-, Hinterlaufbereich) zur Bereitstellung von MNP-
Verteilungen vorhanden sein. Durch eine Verbindung der beiden Regionen soll die
Nachbildung von BlutgefaRen erfolgen. In jeder Region soll die Bereitstellung definier-
ter MNP-Verteilungen flexibel und reproduzierbar mit klinisch relevanten Beladungen
im Milligrammbereich [21], [55] mdglich sein. Diese sollen in Geometrie und MNP-
Menge innerhalb kleiner Volumina (cm®-Bereich) bekannt sein. Daher soll eine MNP-
Verteilung aus einer Vielzahl von Untereinheiten in Form von Wiirfeln zusammenge-
setzt werden. Diese Wirfel sollen folgende Eigenschaften aufweisen:

W1) Langzeitstabilitat

W2) definierte Geometrie und Volumina (cm*-Bereich)
W3) homogene MNP-Beladung

W4) leicht in hoher Stlickzahl zu fertigen

Der Phantomkdrper soll keine Rickstande ferri- oder ferromagnetischer Materialien
enthalten, die stérende remanente Signaleintrdge in den magnetischen Messungen lie-
fern.
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A B C

¢ é é
@

Abbildung 3.1:  Derzeitig verwendete MNP-Phantome in Bildgebungsverfahren mit Variante A) unge-
bundene MNP in Lochrasterphantomen, Variante B) gebundene MNP in Probengefa-
Ren und Variante C) in biologische Matrices injizierte MNP.

Diamagnetische Materialien miissen dagegen nicht berticksichtigt werden, da diese wie
auch das diamagnetische Korpergewebe keinen Signalbeitrag in der MRX liefern. Ohne
anliegendes Magnetfeld gibt es weder diamagnetische noch paramagnetische Signalbei-
trage. Weiterhin ist eine genaue radumliche Zuordnung zwischen Phantom und Sensoren
zur Rekonstruktion der MNP-Verteilung erforderlich. An das Phantom werden daher
folgende Anforderungen gestellt:

P1) Form und Geometrie eines Kaninchen-Tumormodelles
P2) reproduzierbare und flexible Anordnung von MNP-Verteilungen
P3) Zuordnung zwischen Phantom und Sensoren maoglich

P4) keine ferri- oder ferromagnetischen Verunreinigungen im Material

3.1.2 Zusammenstellung definierter Nanopartikelverteilungen
Nanopartikelverteilungen aus der Literatur

Die Wirfel lieRen sich anhand der in Abbildung 3.1 schematisch dargestellten Beispiele
fur derzeitig verwendete MNP-Phantome realisieren. In der Literatur lassen sich derzeit
drei unterschiedliche Kategorien finden. Es wird zwischen Lochrasterphantomen (Vari-
ante A) [30], [105], immobilisierten Partikeln in ProbengefaRen (Variante B) [60] und
eingebetteten Partikeln in biologischen Matrices (Variante C) [43] unterschieden.

Lochrasterphantome (Variante A) sind etablierte Phantome in der MRT und CT (z.B.
[111], [112]) und werden wie z.B. im MPI auch fir die MNP-Bildgebung eingesetzt
[36], [113]. In diesen werden suspendierte Nanopartikel in Bohrungen unterschiedlicher
Volumina und Geometrie gefiillt. Phantome dieser Art sind flexibel und kostengunstig
zu fertigen, sind jedoch aufgrund einer Verdunstung der Suspension, sowie Sedimenta-
tionseffekten der MNP kurzzeitstabil.
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Zur Herstellung immobilisierter MNP (Variante B) werden die Partikel in verschiede-
nen Matrices (beispielsweise Mannitol, Agarose, Gips) gebunden und in Probengefalien
versiegelt (z.B. [47], [60]). Im Herstellungsprozess liegen diese Proben im fliissigen
Aggregatszustand vor und kénnen flexibel in definierte Formen gegossen werden. Nach
dem Aushartungsprozess behalten sie diese Form bei und sind langzeitstabil einsetzbar.

Zur Herstellung biologischer MNP-Proben wird die MNP-Suspension direkt in biologi-
sche Matrices wie beispielsweise Fleischprodukte [43] oder Pflanzenarten injiziert (Va-
riante C). Diese Proben sind nicht langzeitstabil und die resultierende MNP-Verteilung
in der Matrix ist nicht kontrollierbar. Daher wurde Variante B fur weitere Betrachtun-
gen gewahlt (W1). Fir die Untersuchung der bindungsspezifischen MRX-Tomographie
(Kapitel 6.2) wurde trotz der Kurzzeitstabilitat auch Variante A beriicksichtigt, um
auch Brownsche Relaxationsprozesse in der MRX-Tomographie betrachten zu konnen.

Herstellung und Qualitatskontrolle der MNP-Wirfel fir die MRX-Tomographie

Die MNP-Waurfel nach Variante B wurden mit MNP der Firma Berlin Heart GmbH,
Deutschland mit einer Eisenkonzentration von c(Fe)=0.9 mol-I™* hergestellt. Diese wur-
den in einer Gipsmasse angeruhrt und zur Aushértung in verschiedene Wurfelformen
gegossen. In einer Plexiglasform kénnen gleichzeitig 12 MNP-Wirfel eines VVolumens
V=1 cm® aus nur einem MNP-Gipsmasseansatz gegossen werden. Eine Silikonform
ermdoglicht sogar die gleichzeitige Herstellung von insgesamt 72 MNP-W(irfeln des Vo-
lumens V=1.72 cm® (1=1.2 cm) (W2 und W4).

Nach dem Aushdrten wurde die MNP-Menge Xune jedes Wirfels mit dem
MRX-Spektrometer unter Nutzung der Standardparameter aus Kapitel 2.2.1 bestimmt.
Die Quantifizierung erfolgte tber eine Referenzprobe aus 100 pl MNP bekannter
MNP-Menge Xunp, ei=0.11 mg, die innerhalb eines 150 pl Probengefalies in Gips im-
mobilisiert wurde. Zur Bestimmung der Relaxationsamplituden wurde das Zeitintervall
<t;=200 ps, t,=0.5 s> genutzt. Weiterhin wurde die Homogenitat der MNP-Beladung
innerhalb flinf einzelner MNP-W(rfel untersucht, in dem diese in insgesamt acht kleine-
re Teilwdrfel geteilt wurden. Die Quantifizierung der MNP-Mengen in den Teilwirfeln
und die Division durch deren gravimetrisch ermittelten Massen lieferte die
MNP-Konzentration. Die Abweichungen der Konzentration in den Teilwirfelmengen
gegeniber den MNP-Wirfeln lag uber alle Stichproben bei unter 2% (W3). Mit dieser
Untersuchung konnte eine sehr gute Homogenitat der MNP-Beladung in den Wirfeln
nachgewiesen werden.

3.1.3 Kaninchenphantom

Fur die reproduzierbare, rdumliche Anordnung der MNP-Wirfel wurde ein Phantom
konzeptioniert, das an die Geometrie und Form eines auf der Seite liegenden Kanin-
chens angepasst wurde [110] (P1).
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Abbildung 3.2:  Photographie eines in-vivo Kaninchens nach MDT Behandlung (A) und des entwickel-
ten Phantomkorpers mit der Geometrie und Form eines solchen Kaninchens (B) (Ka-
ninchenphantom). A) Kaninchen mit VX2 Tumor am Hinterlauf, dem Injektionsort
(femorale Arterie) zur Verabreichung der mit Chemotherapeutikum funktionalisierten
MNP-Suspension und der Thoraxregion. Zwei Markerspulen dienen zur Ortung der Po-
sition von Tumor- und Thoraxregion in den magnetischen Messungen. B) Kaninchen-
phantom mit zwei baugleichen MNP-Supports an den ROIs Tumor (Hinterlauf) und
Thorax (V=600 cm®) zur reproduzierbaren Anordnung von MNP-Verteilungen. In bei-
den Schubkastensystemen kénnen die MNP-Wirfel in funf horizontalen Ebenen ange-
ordnet werden. Eine Aussparung, die beide Supports verbindet, dient der Modellierung
MNP-beladener BlutgefaRe. Bohrungen auf der Ober- und Unterseite des Phantoms er-
lauben das Anbringen von Marker- und Anregungsspulen.

Zum Vergleich ist in Abbildung 3.2A ein Kaninchen aus der Studie von Wiekhorst et al.
[55] dargestellt, dem am Hinterlauf ein squamdses VX2 Karzinom implantiert wurde
[109]. Wahrend dem MDT wurden dem Kaninchen 2 ml einer MNP-Suspension
(12 mg MNP), die mit einem Chemotherapeutikum (Mitoxantron) funktionalisiert wur-
de, in die femorale Arterie injiziert (Injektionsort). Das MDT wurde tber 90 Minuten
mit einem starken Magnetfeldgradienten (72 T/m) am Ort des Tumors durchgefihrt
[109]. Mittels ortsaufgeldster MRX wurden einen Tag nach dem MDT 1.2 mg der MNP
im Tumor- und 7.2 mg im Thoraxbereich ermittelt [55], [110]. Auch im Einspritzbe-
reich wurden 4.3 mg MNP nachgewiesen [55], [110].

Das Kaninchenphantom (Abbildung 3.2B) wurde an die Geometrie des Kaninchens
angepasst. Es besteht aus flinf Gbereinander angeordneten Plexiglasplatten mit der Léan-
ge von 50 cm, der Bereite von 40 cm und einer Gesamthdhe von 7.5 cm. Ebenfalls die
Form des Kaninchens (Rumpf, Hinter- und Vorderldufe, Kopf) wurde beriicksichtigt,
um eine Unterscheidung der beiden Regions-of-Interest (ROIs) Thorax und Tumor am
Hinterlauf des Kaninchens zu ermdglichen. Mittels der in Abbildung 3.3 dargestellten
Schubkastensysteme aus glasfaserverstarktem Kunststoff (GFK) konnen die
MNP-Wiirfel innerhalb der ROIs flexibel und reproduzierbar eingebracht werden.
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Abbildung 3.3:  Einer der beiden MNP-Supports des Kaninchenphantoms. A) Die finf horizontalen
Einschiibe des Supports mit einer Hhe von jeweils 12 mm. B) Einschiibe aus Plexiglas
zum Einbringen in die Supports mit verschiedenen Aussparungen im Raster von
1.72 cm® zum Einbringen der MNP-Wiirfeln und C) runde Aussparungen (V=200 pl —
5 ml) zum Einbringen von fliissigen MNP-Suspensionen.

In den beiden baugleichen MNP-Supports ist eine Anordnung der Wirfel ber funf ho-
rizontale Ebenen moglich. Eine Aussparung, die beide ROIs verbindet, kann zur Model-
lierung von MNP-beladenen BlutgefaRen genutzt werden.

Die Dimension der Einschiibe betragt 10x10x6 cm®, womit jeder MNP-Support mit ins-
gesamt 320 MNP-Wirfeln der Kantenldnge 1=1.2.cm bestlickt werden kann
(8Nx-8Ny-5N,). Die Zuordnung der raumlichen Lage von Support und Sensorsystem soll
uber Markerspulen erfolgen, deren Position in den magnetischen Messungen lokalisiert
werden kann. Diese werden mittels Nylonschrauben in den Bohrungen von oberer und
unterer Plexiglasplatte des Phantoms angebracht (P3).

Fur eine prazise raumliche Anordnung der MNP-Verteilung in den Einschiiben wurden
die in Abbildung 3.3B und C dargestellten Passformen konzipiert. Diese erlauben eine
flexible Anordnung der MNP-Wiirfel in einem festen Raster von 1.72 cm®. In diesem
Raster kénnen die MNP-Wiirfel z.B. in Schachbrettmustern verschiedener Blockgrofien
(von einer Wurfel Blocken bis zu 3x3 Wurfel Blocke) oder als MNP-Suspensionen in
Passformen mit ovalen und runden Aussparungen (V=200 pl — 5 ml) eingebracht wer-
den (P2).

Der Phantomkdrper wurde aus dem Kunststoff Polymethylmethacrylat (PMMA, Plexi-
glas) gefertigt, der aufgrund einer hohen magnetischen Reinheit haufig fir MRT Phan-
tome genutzt wird [105]. Mit dem PTB-304 Vektormagnetometer (Kapitel 2.2) wurde
das Rohmaterial auf ferromagnetische Einschliisse gepruft und ausschlielich Materia-
lien verwendet, flr das kein magnetisches Moment nachgewiesen werden konnte (P4).
Die Fertigung erfolgte mit einem Hochgeschwindigkeits-Frasplotter der PTB-
Kunststoffwerkstatt, um auch im Fertigungsprozess ferromagnetischen Abrieb zu ver-
meiden.
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3.2 MRX-Tomographiesystem

3.2.1 Ubersicht

In der MRX-Tomographie soll eine MNP-Verteilung nacheinander mit verschiedenen,
inhomogenen Magnetfeldern zur Relaxation angeregt werden (vgl. Kapitel 2.3). Die
experimentelle Umsetzung dieser Idee erfolgt Uber ein geeignetes MRX-
Tomographiesystem.

Prinzipiell besteht ein MRX-Tomographiesystem, wie in Abbildung 3.4 dargestellt, aus
einem Magnetisierungssystem, sowie dem Steuer- und Sensorkreis.

Ein Personal Computer (PC) dient im Steuerkreis als Eingabemdglichkeit fir die Para-
meter der MRX-Tomographiemessung: Magnetisierungs- (tmag), ToOt- (tgelay) UNd
Messzeit (tmess), Magnetisierungsstrom Iy, Anzahl der MRX-Messungen Nwrx, zu
schaltende Spulen pro MRX-Messung Ns, und Abtastfrequenz der Datenerfassung fs.

Diese Parameter werden von einer Kontrolleinheit des MRX-Tomographiesystems um-
gesetzt.

Der Steuerkreis startet die Datenerfassung des PTB-304 Vektormagnetometers (Kapi-
tel 2.2) und synchronisiert Uber mehrere MRX-Messungen das Magnetisierungssystem
und den Sensorkreis. Wahrend der Magnetisierungsphase werden die Sensorelektron-
iken im ,,Reset-Modus* betrieben und nach der Totzeit tgelay flr die Zeit tmess in den
empfindlichen ,FLL-Modus* gesetzt. Der Steuerkreis sollte dabei moglichst galvanisch
(z.B. optisch) vom Magnetisierungssystem und dem Sensorkreis getrennt sein. Dadurch
sollen ungewollte Erdschleifen vermieden und transiente Storsignale in den magneti-
schen Messungen, z.B. durch die Schaltnetzteile im Steuerkreis, reduziert werden.

Dies erforderte die Entwicklung eines Magnetisierungssystems, das modular aufgebaut
wurde, um einzelne Komponenten des Systems mit geringem technischen Aufwand um-
oder aufristen zu kdnnen. An diese Komponenten werden im Folgenden besondere An-
forderungen gestellt, da sich das Magnetisierungssystem innerhalb des HF-Schirms des
BMSR-2 befindet und Uber die Anregungsspulen bis in die magnetische Schirmung
verlauft.

Eine dieser Komponenten ist das Stromschaltmodul, das den Magnetisierungsstrom
bereitstellen und diesen nach der Zeit tmag mit einem geeigneten Abschaltkreis mog-
lichst schnell wieder abschalten soll. Der zeitliche Verlauf des Magnetisierungsstromes
Imag SOl zur spateren Datenauswertung von der Datenerfassung aufgezeichnet werden.
Das Verteilermodul soll eine flexible Verteilung des Magnetisierungsstromes auf die
einzelnen Anregungsspulen gewahrleisten.
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Abbildung 3.4:  Prinzipschaltbild des MRX-Tomographiesystems; Ein Steuerkreis regelt das Magneti-
sierungssystem und den Sensorkreis (ber galvanisch getrennte Steuerleitungen (SL).
Das Magnetisierungssystem besteht aus einem Stromschaltmodul (Stromquelle und
Abschaltkreis) und einem Verteilermodul. Der Sensorkreis beinhaltet das Datenauf-
nahmesystem des 304 Vektormagnetometers (304-DAQ System) mit den Sensorelekt-
roniken und den SQUID-Sensoren.

Die inhomogenen Magnetfelder der MRX-Tomographiesequenz sollen von einem Spu-
lensystem bereitgestellt werden, das sich unterhalb des Sensorsystems innerhalb der
magnetischen Schirmung befindet.

Die Regelung des MRX-Tomographiesystems durch den Steuerkreis erforderte die
Entwicklung einer Steuersoftware, die mit dem Programm LabView® implementiert
wurde. Diese soll in den vorhandenen Sensorkreis und das entwickelte Magnetisie-
rungssystem integriert werden.

3.2.2 Technische Anforderung an das Magnetisierungssystem

Im Folgenden werden die Anforderungen an das Magnetisierungssystem des MRX-
Tomographiesystems festgelegt:

Diese werden von der Empfindlichkeit des Sensorsystems (SQUID 10 T-Hz*?) und
den Materialeigenschaften der MNP bestimmt. Die Detektion von Relaxationssignalen
der MNP im Bereich von 10™2-10° T [70] bedingt ein entsprechend rauscharmes Mag-
netisierungssystem, das fur den Betrieb in einer magnetisch geschirmten Umgebung
geeignet ist.
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Das Stromschaltmodul

Die exponentielle Abnahme des Relaxationssignals Uber die Zeit bewirkt einen hohen
Signalverlust durch technische Totzeiten tqeay, die fur das Abklingen des angelegten
Magnetfeldes von 10°-10° T bis unterhalb der Sensorrauschgrenze benétigt werden. Fiir
Impulsdauern von tynag=1 s werden daher typischerweise Totzeiten unter 200 ps gefor-
dert [45], [70], [74]. Allerdings konnen durch eine langere Magnetisierungszeit
(tmag=60 s) auch groRere Partikelfraktionen im Ensemble zur Relaxation angeregt wer-
den, wodurch z.B. eine Totzeit tglay=5 S kompensiert werden kann [55], [56]. Vorhan-
dene Magnetisierungssysteme (tmag=0.01-4 s oder ty,,;=60 s) gestatten jedoch nur die
Wahl bestimmter Zeiten tyns, Weshalb dieser Parameterraum in der SQUID-
Relaxometrie bisher nicht flexibel genutzt werden konnte. Daher werden variable Mag-
netisierungszeiten tmag gefordert. Weiterhin sollte der Magnetisierungsstrom Ipag fur die
quantitative Bildgebung moglichst prazise einstellbar und zeitlich stabil sein.

Zur Reduktion elektromagnetischer Stérungen und zur Vermeidung von Potentialdiffe-
renzen zwischen den Komponenten des Magnetisierungssystems soll das Stromschalt-
modul galvanisch vom Steuerkreis getrennt und mit Akkumulatoren betrieben werden.

Bei der MRX-Tomographie kann die Magnetisierung der MNP im Gegensatz zur orts-
aufgelésten MRX [55], [56] innerhalb des geschirmten Raumes stattfinden, da die
Kammerwénde aufgrund der inhomogenen, lokalen Magnetfelder nicht aufmagnetisiert
werden. Allerdings wird das PTB-304 Vektormagnetometer von anderen Gruppen fiir
die Erfassung niederfrequenter Magnetfelder genutzt [114]. Deshalb ist zusatzlich eine
Magnetisierung des Dewarmaterials zu vermeiden. Die zuldassige magnetische Fluss-
dichte am Ort des Dewars wurde in der GréRenordnung des statischen Erdfeldes von
10™ T festgelegt. Zur Erzeugung dieser Flussdichteamplituden in wenigen Zentimetern
Entfernung zu einer Anregungsspule, wurde mit Gleichung (2.9) aus Kapitel 2.3.2 eine
Magnetisierungsstromstérke von etwa Imsg=1 A abgeschatzt. Aus diesen Uberlegungen
wurden folgende Anforderungen an das Stromschaltmodul abgeleitet:

SM1) bekannter und zeitstabiler Strom mit geringem Stromrauschen (<0.1%)
SM2) flexible Mess- und Magnetisierungszeiten

SM3) Magnetisierungsamplituden im oberen Mikroteslabereich (Imag bis zu =1 A)
SM4) schnelles Abschalten der Magnetfelder im Mikrosekundenbereich

SM5) Batteriebetrieb

SM6) galvanische Trennung vom Steuerkreis

SM7) elektromagnetische HF-Storentkopplung durch Aluminiumgehduse
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Das Verteilermodul

Das Verteilermodul soll den Magnetisierungsstrom in einer vorgegebenen Reihenfolge
auf die einzelnen Anregungsspulen weiterleiten. Fir die MRX-Tomographie mit alter-
nativen Anregungssequenzen (Kapitel 2.3.4) muss dabei sichergestellt werden, dass
auch bei einer gleichzeitigen Magnetisierung der MNP-Verteilung mit mehreren Anre-
gungsspulen, die Magnetisierungsstromstarke Imag in jeder Spule bekannt ist. Die An-
zahl der Spulen P fur die MRX-Tomographie variiert in der Literatur von P=45 [66] bis
P=85 [65]. Daher wurde eine Anzahl von P>30 Anregungsspulen festgelegt, die von
dem System geregelt werden sollen. Fir die praklinische Forschung mit festgelegter
Narkosedauer ist eine flexible und zeitkritische Bereitstellung der Magnetfelder erfor-
derlich. Zusétzlich sollten die Storbeitrdge des Verteilermoduls in den magnetischen
Messungen moglichst gering sein (s. Stromschaltmodul). Daher wurden die folgenden
Anforderungen an das Verteilermodul gestellt:

MM1) flexible und automatisierte Schaltabfolge von mehr als 30 Spulen

MM2) gleichzeitige Stromversorgung mehrerer Spulen

MM3) genaue Kenntnis des Magnetisierungsstromes in jeder Spule

MM4) Magnetisierungsamplituden im oberen Mikroteslabereich (Imag bis zu £1 A)
MMD5) galvanische Trennung vom Steuerkreis

MMB®6) elektromagnetische HF-Storentkopplung durch Aluminiumgehéuse
Das Anregungsspulensystem

Die Feldbeschreibung der Magnetfelder nach Gleichung (2.9) aus Kapitel 2.3.2 soll
mdoglichst genau mit dem tatsdachlich erzeugten Magnetfeld Ubereinstimmen. Dieses
wird sowohl fiir die Lokalisation (Ortung) der Anregungsspulen unter dem Sensorsys-
tem, als auch fir die MRX-Tomographierekonstruktion benotigt. Weitere Anforderun-
gen wurden aus den bereits erwahnten Uberlegungen abgeleitet:

AS1) flexible, kostengunstige Herstellung

AS2) reproduzierbare Fertigung (kleine Fertigungstoleranzen: £ 5 pum)

AS3) definierte Anordnung mehrerer Spulen mit festem Bezugssystem

AS4) kompakte Geometrie

AS5) Magnetisierungsamplituden im oberen Mikroteslabereich (bei Inag=% 1 A)

AS6) schnelles Abschaltverhalten, d.h. geringe Induktivitat

Derzeitig existiert kein kommerzielles Magnetisierungssystem, das diese Punkte in vol-

lem Umfang erfillt. Die messtechnische Umsetzung eines MRX-Tomographiesystems
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erforderte daher die Entwicklung eines Magnetisierungssystems. Weiterhin wurde eine
MRX-Tomographiesteuersoftware zur Regelung des zeitlichen Ablaufs der MRX-

Messungen in einer Sequenz implementiert.

3.2.3 Entwicklung des steuerbaren Stromschaltmoduls des
Magnetisierungssystems

Stromquellen aus der Literatur

Die Entwicklung eines Stromschaltmoduls fur die MRX-Tomographie war erforderlich,
da das vorhandene Stromschaltmodul des MRX-Spektrometers auf einer spannungs-
stabilisierten Schaltung basiert [70] und damit abhéngig vom Spulenwiderstand R ist.
Eine kontrollierte und reproduzierbare Bereitstellung von Magnetisierungsstromen flr
mehrere Anregungsspulen ist mit diesem System nicht moglich (vgl. SM1).

Stromstabilisierte Schaltungen mit einem geeigneten Abschaltkreis zum schnellen Ab-
schalten der Magnetfelder werden z.B. in der MRX mit Fluxgatesensoren [115] oder in
der Niedrigfeld-Magnetresonanztomographie (Low-Field NMR) [116]-[119] eingesetzt.
In der Low-Field NMR werden dabei rauscharme Stromquellen zur Erzeugung von
Magnetfeldern (Polarisations- und Detektionsfelder) in magnetisch geschirmter Umge-
bung bendtigt. Im Gegensatz zur MRT werden in der Low-Field NMR Detektionsfelder
im uT-Bereich verwendet und die Spin-Relaxationsprozesse mit SQUIDs detektiert.
Daher wurde die Konzeption einer derartigen Stromquelle [120] Gbernommen und auf
die Anforderungen der MRX-Tomographie abgestimmt.

Erweiterung einer rauscharmen Stromquelle zum Stromschaltmodul

Dafur wurde ein Abschaltkreis mit einer bipolaren Suppressordiode (TVS-Diode,
U,~68 V) fir ein schnelles Abschalten des Magnetisierungsstromes (unabhdngig von
dessen Polaritat) fur die Anregungsspulen der MRX-Tomographie ausgelegt. Dieser
kann Uber optisch-entkoppelter Transistor-Transistor-Logik (TTL)-Pegel flexibel ange-
steuert werden. Im Rahmen der Arbeitsgruppe wurde eine rauscharme Stromquelle fur
die MRX-Tomographie implementiert und der Abschaltkreis an diese angekoppelt. Das
Prinzipschaltbild des Stromschaltmoduls mit integrierter Abschaltautomatik ist in Ab-
bildung 3.5 dargestellt (Detailschaltplan im Anhang A).

Die Schnittstelle des Stromschaltmoduls zum Steuerkreis wird iiber die Ga-
te-Source-Spannung eines Leistungs- Feldeffekttransistors (Power-MOSFET) herge-
stellt und mittels Optokoppler galvanisch vom Steuerkreis getrennt (SM6), wodurch im
Stromschaltmodul zwischen dem Stromregelmodus und dem Abschaltmodus gewahlt
werden kann. Liegt ein TTL-Pegel von <1.7 V (,,low*) an, ist die Stromregelung aktiv.
Diese basiert auf einem Differenzverstérker, der in einer Feedbackschleife den Magneti-
sierungsstrom Imag=Ust/Rsens regelt.
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Abbildung 3.5:  Prinzipschaltbild des Stromschaltmoduls mit Steuer-, Regel- und Abschaltkreis. Flr
TTL-Pegel <1.7V (,Jlow*) wird der vorgegebene Magnetisierungsstrom geregelt. Mit-
tels optisch-entkoppeltem 5V-TTL-Pegel gibt der Power-MOSFET den Abschaltkreis
frei, in dem der Magnetisierungsstrom in der Spule Uber eine bipolare Suppressordiode
abgebaut wird.

Der Leistungsverstarker kann von einer Betriebsspannung Ug bis zu +35 V betrieben
werden und einen maximalen Magnetisierungsstrom von In,g=%4 A erzeugen (SM3).
Fur die MRX-Tomographiemessungen wurde Uy=x24 V von vier Akkumulatoren
(12 V, 90 Ah) bereitgestellt, mit denen unter optimalen Bedingungen 324000 MRX-
Messungen (fmag=1 s, Imag=1 A) in einem Ladezyklus moglich sind ($M5). Das Strom-
rauschen wird vom Differenzverstarker und vom Sensorwiderstand bestimmt [120]. Der
Differenzverstarker wurde entsprechend rauscharm (1 nV/Hz ™) und der Temperatur-
koeffizient des Sensorwiderstand gering (<5 ppm/°C) ausgelegt. Wahrend der Magneti-
sierungsphase wurde ein Stromrauschen von (10 nA/Hz™Y/2) abgeschatzt und Uber eine
MRX-Tomographiesequenz von 30 MRX-Messungen mit #yn,,=1 s wurden Stromdrifte
des Schaltmoduls unter 100 ppm ermittelt (SM1). Weiterhin wurden die Komponenten
des Moduls in ein Aluminiumgehéduse zur Schirmung hochfrequenter, elektromagneti-

scher Storungen integriert (SM7).

Durch einen 5V-TTL-Pegel (,,high“) wird der Stromregelkreis durch den Po-
wer-MOSFET-Schalter gedffnet und die Spule im Abschaltkreis entladen. Dafiir ist
parallel zur Lastspule eine bipolare Suppressordiode (TVS-Diode, U,=68 V) vorgese-
hen. Der Power-MOSFET ermdglicht schnelle Schaltvorgéinge (wenige Nanosekunden)
und sorgt mit Sperrstromen von wenigen Nanoampere flir einen geringen Rauscheintrag
des Magnetisierungssystems wihrend der Messphase (SM1). Die TTL-Pegel werden
von einem kommerziellen Funktionsgenerators (33522A, Agilent, Keysight) mit einem
Frequenzbereich von 1 pHz bis 16 MHz erzeugt. Mit diesem Frequenzbereich kdnnen
in den MRX-Messungen Impulsdauern von 10®-10° s genutzt werden (SM2).
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Im Abschaltvorgang kann das Magnetfeld in der Spule nicht instantan abgebaut werden,
da die Spuleninduktivitit L entsprechend der Lenz’schen Regel

dl .

- (3.1)

U =L

einer Anderung des Stromes dly,e entgegenwirkt. Die Spannung Ui,q resultiert aus der
gespeicherten magnetischen Energie in der Spule und ist proportional zur Stroménde-
rungsgeschwindigkeit dlyao/dt. Der Abbau des Magnetisierungsstromes Ima(f) tiber die
Zeit erfolgt in Abhéngigkeit der Spulenkonstante 7 exponentiell

liag (1) = 1y (t=0)- 00 (~t-27)  mit T (3.2)
Last

mit dem Strom /in,,(=0) zum Abschaltzeitpunkt /=0. Dieser Vorgang kann beschleunigt
werden, in dem die Spannung Uj,g erhoht wird. Dieser Ansatz wird mit der TVS-Diode
umgesetzt, da dly.g/dt aufgrund der U/I-Charakteristik der TVS-Diode nach dem Ab-
schalten des Magnetfeldes (Ui ,¢>U,) proportional zu U, ist. Wird die Durchbruchspan-
nung unterschritten (Ujg<U,), steigt der dynamische Widerstand der TVS-Diode auf-
grund des Avalanche-Effektes sprunghaft an und bewirkt ein schnelleres Abklingen von
Inmag(?) gegen Ende des Abschaltvorgangs. Weiterhin schiitzt die TVS-Diode den Power-
MOSFET vor Spannungsspitzen kurz nach =0. Mit der Lenz’schen Regel wurden
Induktivitdten bis maximal L=1.3 mH berechnet, in denen ein Magnetisierungsstrom
Imag=1 A innerhalb der geforderten Abschaltzeit von 200 us abgebaut werden kann.
Zum schnellen Abschalten hoherer Induktivititen miissen TVS-Diode und Power-
MOSFET angepasst werden. Allerdings steigt dadurch auch die Abschaltleistung (bis-
her maximal 272 W), was die Langlebigkeit der Schaltung reduziert und zusétzliche
MaBnahmen zur Kiihlung der TVS-Diode notwendig macht.

Im Folgenden soll das Abschaltverhalten des Stromschaltmodules experimentell unter-
sucht werden. Dieses ist ohne eine Spule (mit der Eingangsinduktivitat Li;=230 uH),
und fur eine steigende Anzahl von bis zu funf gleichzeitig betriebenen Spulen in seriel-
ler Schaltung (vgl. Typ K, Kapitel 3.2.5) mit einer Induktivitdt von L=7 uH in Abbil-
dung 3.6 dargestellt. Der Zeitverlauf des Magnetisierungsstromes Imag(t) wurde Uber
einen Messwiderstand (R=0.135 Q) im Spulenkreis bestimmt.

Die Abschaltzeit (t; go0-t, 100%) liegt flr alle untersuchten Schaltmdéglichkeiten unterhalb
von 20 us (SM4), so dass experimentell die Anforderung einer Abschaltzeit von
<200 ps nachgewiesen werden konnte. Die beobachtete Verzdgerungszeit von einer
Mikrosekunde ohne jegliche Abnahme des Stromes wird durch die optische Signalein-
speisung in das Stromschaltmodul hervorgerufen. Diese wird in der Angabe der Magne-
tisierungszeit tmag berticksichtigt.
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Abbildung 3.6:  Abklingen des Stromes des Stromschaltmodules im Abschaltvorgang fiir eine unter-
schiedliche Anzahl von Spulen im Lastkreis: ohne Spule (schwarz-gestrichelt), eine
Spule mit einer Induktivitdt L=7 puH (rot) und bis zu funf Spulen in serieller Schaltung
mit L=35 pH (schwarz durchgéngig). Deutlich erkennbar sind die Verzégerung im Ab-
klingen mit zunehmender Induktivitét, sowie der Einfluss der Diode bei etwa 15 ps.

Aufgrund der steigenden Gesamtinduktivitat ist eine Zeitzunahme von etwa 1 us pro
Spule zum Erreichen der halben Stromstarke Imag= 0.5 A zu beobachten.

Der dynamische Widerstand der TVS-Diode bewirkt das sprunghafte Abklingen von
Imag IM Bereich von t=15 ps. Mit steigender Induktivitat ist auch die Zunahme eines
kleinen Uberschwingverhaltens zu beobachten.

3.2.4 Entwicklung des Verteilermoduls zur Ansteuerung multipler
Anregungsspulen im Magnetisierungssystem

Verteilermodule aus der Literatur

Neben dem Stromschaltmodul wird fir die MRX-Tomographie eine Schaltarchitektur
bendtigt, die eine zeitliche Schaltabfolge der inhomogenen Magnetfelder ermdglicht.
Grundsétzlich liele sich ein derartiges Verteilermodul mit den drei, in Abbildung 3.7
schematisch dargestellten, Schaltarchitekturen realisieren [121].

Dabei kann zwischen der separaten Ansteuerung jeder Anregungsspule mit einer eige-
nen Stromquelle (Teilbild A: N Eingdnge x N Ausgédnge) und einer kombinierten An-
steuerung mit einer reduzierten Anzahl von Stromquellen (Teilbild B: P Eingénge x
N Ausgédnge) unterschieden werden.
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Abbildung 3.7:  Typische Schaltungsansatze fir die sequentielle Stromversorgung einer Vielzahl von
getrennten Lasten (entsprechend den einzelnen Spulen fir die Erzeugung der MRX-
Magnetfelder): A) Separate Anregung (N Stromquellen bei N Lasten), jeder Lastkreis
besitzt eine eigene Stromquelle, die Kontrolleinheit bestimmt, welche Stromquelle ein-
geschaltet wird; B.1) Demultiplexer (1 Stromquelle x N Lasten), der Ausgang einer
Stromquelle wird von der Kontrolleinheit auf den jeweiligen Lastkreis geschalten; B.2)
Matrixmultiplexer (P Stromquellen x N Lasten), die Kontrolleinheit kann P Stromquel-
len mit unterschiedlichen Stromstérken auf N Lasten schalten.

Aufgrund der 30 Anregungsspulen wurde Variante A nicht weiter verfolgt, da eine
Anzahl von 30 Stromquellen zu hohen Kosten und hohen Rauscheintrégen fiihrt.

Geeigneter sind die Multiplexereinheiten aus Variante B, mit denen der Betrieb mehre-
rer Anregungsspulen mit nur einer oder wenigen Stromquellen moglich ist. Weiterhin
werden Multiplexer haufig mit Relais realisiert, die eine galvanische Trennung zu den
Steuergeraten herstellen. Allerdings kann der Demultiplexer (Variante B.1) den Mag-
netisierungsstrom einer Stromquelle zu einem geforderten Zeitpunkt auch nur auf eine
der N Anregungsspulen zeitseriell weiterleiten. Die gleichzeitige Bereitstellung des
Magnetisierungsstromes flir mehrere Anregungsspulen ist unter den aufgefuhrten Mdog-
lichkeiten nur mit einem Matrixmultiplexer nach Variante B.2 mdoglich. In dieser Ar-
chitektur konnen eine oder mehrere Stromquellen mit einer beliebigen Anzahl von An-
regungsspulen verbunden werden.

Erweiterung des Matrixmultiplexers mit einem Strombusmodul

Die Parallelschaltung der Anregungsspulen im Matrixmultiplexer (Variante B.2) fuhrt
jedoch zu einer lastabhéngigen Aufteilung des Magnetisierungsstromes Uber die einzel-
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nen Spulen, so dass Anforderung MM3 verletzt wird. Weiterhin sind die zuléssigen
Stréme des in dieser Arbeit verwendeten Matrixmultiplexers (PXI-2530B, National In-
struments) auf maximal 400 mA begrenzt und der Betrieb muss in unmittelbarer Néhe
zu den Steuergeraten erfolgen. Trotz der galvanischen Trennung und addquater Schir-
mung der Spulenkabel lag das Messrauschen in den MRX-Tomographiemessungen un-
ter Verwendung des Matrixmultiplexer als Verteilermodul bei einigen 10 pT/VHz. Die-
ses Rauschniveau ist grenzwertig fur den Nachweis klinisch tolerabler MNP-Dosen im
Milligrammbereich, da fur diese Relaxationsamplituden unterhalb von 500 pT zu erwar-
ten sind.

Eine effiziente MaRnahme zur Erhohung der Wegstrecke zu den Geraten des Steuer-
kreises und der Steigerung der zuléssigen Stromstarke liegt in der Trennung des
Matrixmultiplexers vom Lastkreis. In diesem Konzept wird der Matrixmultiplexer aus-
schliellich zum Routen der Steuersignale genutzt und die eigentliche Schaltung der
einzelnen Anregungsspulen in den Lastkreis erfolgt tber ein zusétzliches Strombusmo-
dul. Im dem entwickelten Strombusmodul wurden die Anregungsspulen seriell ver-
schaltet, was zu einem lastunabhangigen und reproduzierbaren Magnetisierungsstrom
uber alle Anregungsspulen fiihrt (MM3). Im Grundzustand werden bis zu
128 Anregungsspulen (MM1) von bistabilen Relais (MM5) (zuldssige Stromstarke von
2 A (MM4)) Uberbrickt. Diese kénnen durch Steuersignale des Matrixmultiplexers in
Schaltzeiten von unter 10 ms in den Lastkreis geschaltet werden. Mit diesem Verteiler-
modul ist eine simultane Schaltung von bis zu 32 Anregungsspulen moglich (MM2),
wobei die bendtigte Schaltzeit pro Spule um etwa 500 ps zunimmt. Mit der vom Strom-
schaltmodul bereitgestellten Leistung ist fir 1,,;=800 mA eine gleichzeitig Magnetisie-
rung mit bis zu finf Anregungsspulen Typ K (s. Kapitel 3.2.5) fir die MRX-
Tomographie mit alternativen Anregungssequenzen maoglich. Zur Steuerung und Uber-
wachung des Magnetisierungssystems wurde eine Softwareumgebung in LabView®
implementiert, die die Abarbeitung von bis zu 3000 vorgegebenen Schaltkombinationen
erlaubt (MM1). Der Wechsel zwischen den Schaltabfolgen wird immer im Anschluss an
eine  MRX-Tomographie-Messphase ohne anliegenden Magnetisierungsstrom zum
Schutz der Relaiskontakte durchgefuhrt (vgl. Kapitel 3.2.8). Durch die rdumliche Tren-
nung des Strombusmoduls von den Steuergeraten (Leitungsweg 4 m) konnte das Mess-
rauschen um einen Faktor 100 (etwa 120 fT/VHz ) reduziert werden. Weiterhin erlaubte
die kompakte Realisierung der Relaisschaltungen auf Leiterplatten die Integration des
Strombusmoduls in ein HF-geschirmtes 13 Zoll Aluminiumgehduse (MMS6). Die
gleichzeitige Versorgung mehrerer Anregungsspulen mit unterschiedlichen Stromstar-
ken ist mit diesem Verteilermodul nicht méglich. Daher werden in einer zweiten Aus-
baustufe jeweils 32 der 128 Anregungsspulen mit einer separaten Stromquelle betrie-
ben. Dies erlaubt die Kombination von Anregungsspulen in vier Gruppen, wobei jede
Gruppe von Spulen mit einer unterschiedlichen Stromstarke versorgt werden kann.
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3.2.5 Design der Spulen zur Erzeugung von Magnetfeldern im
Magnetisierungssystem

Spulen aus der Literatur

Zur kontrollierten Bereitstellung von Magnetfeldern werden in Bildgebungsverfahren
haufig Luftspulen genutzt [30], [70], [107]. Dabei lasst sich zwischen Wickelspulen
(z.B. Zylinder-, Toroid-, Korbspulen) und auf Leiterplatten gefertigten Planarspulen
unterscheiden.

Konzeption und Design der Anregungsspulen

Fur die MRX-Tomographie wurden Planarspulen gewahlt, da sich mit diesen die festge-
legten Anforderungen (AS1-6) hervorragend abdecken lassen. Die Fertigungstoleranzen
dieses Spulentyps liegen bei wenigen Mikrometern [122]. Weiterhin lassen sich auf
einer Platine mehrere Anregungsspulen préazise anordnen. Die Stérke des von einer
Planarspule erzeugten Magnetfeldes wird von der Spulengeomtrie (Anzahl der Wick-
lungen, Abstand der Leiterziige, Spulenquerschnitt) und der elektrischen Stromstérke
Imag bestimmt. Fur die MRX-Tomographiebildgebung wurden zwei Spulentypen zur
Anregung verschiedener Probenvolumina ausgelegt.

Anregungsspulen Typ M

Fur die Magnetisierung kleiner Probenvolumina (bis zu MausgroRe) wurden planare
Anregungsspulen Typ M zweilagig mit einem Durchmesser d=12 mm und
18 Wicklungen ausgelegt. Dort verlauft ein dc,=300 um dicker Kupferdraht spiralfor-
mig um den Spulenmittelpunkt.

Anregungsspulen Typ K

Zur Magnetisierung groferer Probenvolumina (bis auf KaninchengréRe) wurden planare
Anregungsspulen Typ K ebenfalls zweilagig und spiralférmig mit einem Durchmesser
von d=36 mm, 24 Wicklungen und einer d,,=700 um dicken Kupferdrahtleitung ausge-
legt.

In Abbildung 3.8 ist die rdumliche Verteilung der B,-Komponente des Magnetfeldes der
zwei Typen von Planarspulen dargestellt. Diese wurde mit Gleichung (2.9) aus Kapi-
tel 2.3.2 fur Imag=1 A berechnet (B=poHmag). Ein dritter Spulentyp (d=6 mm) soll zum
Vergleich dienen. Die Berechnung erfolgte flr eine vertikale xz-Schnittebene ber der
Spule mit dem Spulenmittelpunkt als Koordinatenursprung. Die Feldverteilung zeigt,
dass die geforderten Magnetisierungsamplituden im oberen Mikroteslabereich fiir die
gegebene Stromstarke erreicht werden (AS5). Die magnetische Flussdichte in Abhén-
gigkeit des Spulenabstandes ist proportional zum Spulendurchmesser. Wahrend von der
Planarspule Typ K mit d=36 mm in einem Abstand von z=34 mm noch Magnetisie-
rungsamplituden von 30 uT erzeugt werden, darf zur Erreichung ahnlicher Amplituden
der Abstand zur Planarspule Typ M von d=6 mm nicht groRer als z=8 mm sein.
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Abbildung 3.8:  Réaumliche Verteilung der z-Komponente der magnetischen Flussdichte B, (B=poHmag)
Uber zweilagige Planarspulen mit spiralférmiger Leiterflihrung mit Spulendurchmesser
d, Drahtdurchmesser d., und Windungszahl N. A) Typ K: d=36 mm, 24 Wicklungen,
de,=700 um, B) Typ M: d=12 mm, 18 Wicklungen, d,=300 pm, C) d=6 mm, 16 Wick-
lungen, d.,=100 um. Der Isokonturplot zeigt die B,-Komponenten in xz-Ebene bei y=0.
Gesondert sind die geforderten Flussdichtebereiche B,=1 mT bis B,=30 uT (schwarze
Linien) hervorgehoben.

Das bedeutet fir die MRX-Tomographie, dass mit steigendem Spulendurchmesser auch
der Abstand zunimmt, in dem in Abhangigkeit der MNP-Materialeigenschaften noch
detektierbare Relaxationsmomente zu erwarten sind. So kénnen mit dem Typ K groRere
Bereiche der MNP-Verteilung magnetisiert werden, was konkret eine schnelle Abtas-
tung des Messvolumens mit wenigen Spulen ermdglicht (Verringerung der Gesamt-
messdauer). Im Gegensatz dazu werden mit kleineren Spulendurchmessern wie im
Typ M auch kleinere Bereiche der MNP-Verteilung magnetisiert, was konkret eine Stei-
gerung des Auflésungsvermdgens bedeutet.

Die zuldssigen Stromstirken in Abhéngigkeit einer Drahterwdrmung unter 30 K liegt
bei den verwendeten Leiterbahnbreiten d., von 100-700 um und einer Leiterhohe von
35 pm bei [yag= 0.5-2 A (AS5) [122]. Dieser Bereich soll zur Erzeugung der geforderten
Magnetisierungsamplituden weitestgehend ausgenutzt werden. Aus diesem Grund wur-
de der spiralformige Leiterbahnverlauf gewihlt. Im Vergleich zur rechteckigen Draht-
fithrung wird dadurch eine gleichmifligere Verteilung der elektrischen Stromdichte Js,
iiber den Leiterquerschnitt der Spule erreicht, was zu keiner Reduktion der zuldssigen
Stromstérke flihrt. Die Amperewindungszahl der Spulen wurde durch eine zweilagige
Fertigung, bei der die Stromrichtung iiber beide Lagen beibehalten wird, um Faktor 2
gesteigert. Im Gegensatz dazu wurden die Versorgungsleitungen der Spulen fiir hin-

und riickfiihrende Leitungen mit gegensinniger Stromrichtung iibereinander angeordnet.
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Abbildung 3.9:  Darstellung des Anregungsspulensystems des Prototyps Maus. Um ein MNP-Phantom
(42 Wirfel ohne und 12 mit etwa 5 mg MNP) sind vier langliche Leiterplatinen mit je
12 Spulen Typ M aus Kapitel 3.2.5 angebracht. Zur Detektion der MRX-Signale befin-
det sich (parallel) darliber das PTB 304 Vektormagnetometer in einem Abstand von 4
cm zur unteren Sensorebene. Die Perspektive zwischen Spulen- und Sensorsystem
wurde aus Darstellungsgriinden versetzt.

Dadurch kompensieren sich die Feldbeitrdge der Versorgungsleitungen (nT in 5 mm
Abstand). Mittels dieser Planarspulen wurden zwei Anregungsspulensysteme flr die
MRX-Tomographie an Kleintieren bis hin zur KaninchengroRe angepasst [110], [123].
Diese werden im Folgenden als Prototypen Maus und Kaninchen bezeichnet.

3.2.6 Anregungsspulensystem des Prototyps Maus

Das Anregungsspulensystem des Prototyps Maus [123] wurde auf ein Messvolumen
von 54 cm® ausgelegt (Abbildung 3.9). Mit diesem ist eine MRX-Tomographie-
bildgebung von Kleintieren bis auf Mausgrofie moglich [23], [56]. Das Spulensystem
besteht aus insgesamt 48 Anregungsspulen Typ M (Kapitel 3.2.5), die auf einem qua-
derférmigen Hohlprofil mit quadratischem Querschnitt (4x10 cm) aus Polyvinylchlorid
(PVC) montiert wurden. Die vier Langsseiten des Supports tragen jeweils 12 planare
Spulen, in denen sechs gleichmaRig in zwei horizontalen Reihen angeordnet sind. Eine
MNP-Verteilung kann wie in Abbildung 3.9 aus insgesamt 54 Gipswirfeln
(3Nxx3Nyx6N;) des Volumens von 1 cm?® pro Wiirfel zusammengestellt werden. In den
Abmafen entspricht die Verteilung etwa einer auf den Bauch liegenden Maus.
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Abbildung 3.10: 3D Modell des MRX-Tomographie-Prototyps Kaninchen. Unterhalb des Sensorsys-
tems befindet sich das Kaninchenphantom aus Kapitel 3.1.3 mit den MNP-Supports der
ROIs Tumor und Thorax. Das am Phantomkdrper montierte Anregungsspulensystem
besteht aus zwei Ubereinander angeordneten Platinen, auf denen jeweils 8Ny x 7N, Spu-
len Typ K aus Kapitel 3.2.5 realisiert wurden. Zwei baugleiche Platinen, die aus Dar-
stellungsgriinden nicht dargestellt sind, befinden sich an der Oberseite des Phantoms.
Fir die MRX-Tomographiemessungen wurden 15 Anregungsspulen oberhalb und 15
unterhalb der ROI Tumor genutzt.

3.2.7 Anregungsspulensystem des Prototyps Kaninchen

Das Anregungsspulensystem des Prototyps Kaninchen [110] wurde mit Nylonschrauben
am Kaninchenphantom (Abbildung 3.10) aus Kapitel 3.1.3 angebracht. Dieses besteht
aus vier Platinen mit einer Anordnung von jeweils 8Ny x 7Ny Spulen Typ K (Kapi-
tel 3.2.5). Der Rasterabstand betrdgt 45 mm zwischen zwei Spulen in einer Reihe (lIy)
und 60 mm zwischen zwei Reihen (ly). Fur eine bessere Raumabdeckung wurden je-
weils zwei zueinander versetzte Platinen tibereinander an der Ober- und der Unterseite
des Phantoms angebracht. Fir die Messungen wurden jeweils aus beiden Platinen 15
Anregungsspulen oberhalb und 15 unterhalb zur Magnetisierung der ROI Tumor des
Kaninchenphantoms mit einem Messvolumen von 600 cm® genutzt.

3.2.8 Steuerkreis zur Regelung von Sensorkreis und
Magnetisierungssystem

Der Steuerkreis regelt die zeitliche Abfolge von Magnetisierungs- und Messphasen in
einer MRX-Tomographiesequenz. Das Prinzip dieser Regelung ist schematisch in Ab-
bildung 3.11 dargestellt.
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Abbildung 3.11: Prinzipschaltbild des entwickelten MRX-Tomographiesystems: A) Das MRX-
Tomographiesystem mit Steuer- und Sensorkreis, sowie dem Magnetisierungssystem.
Das Stromschaltmodul stellt den Magnetisierungsstrom bereit, der Uber das Verteiler-
modul auf die einzelnen Spulen (L;-L1,8) Weitergeleitet wird. Das geschieht tiber einen
Matrixmultiplexer, der die einzelnen Strompfade der Spulen im Strombusmodul
schliel3t oder Uberbrickt. B) Schaltablauf einer MRX-Tomographiesequenz. Im ersten
Takt werden die vorgegebenen Spulen in der Zeit ty s in den Lastkreis geschaltet. Im
zweiten Takt werden diese vom Magnetisierungsstrom lIp.g flr die Zeit tp,g durchflos-
sen. Im dritten Takt werden die Sensorelektroniken (nach tgesy) in den ,FLL-Modus*
gesetzt, um das Relaxationsfeldmuster fiir die Zeit t,.ss zu detektierten.

Im ersten Schalttakt einer MRX-Tomographiesequenz wird die Datenerfassung des 304
Vektormagnetometers gestartet und die SQUID-Sensoren in den ,,Reset-Modus* ge-
setzt. Die vorgegebene Schaltkombination von Anregungsspulen wird innerhalb einer
Wartezeit fur die Schaltvorgénge tschat flr die erste MRX-Messung vom Matrixmulti-
plexer und vom Strombusmodul umgesetzt.

Erst im zweiten Schalttakt wird der Stromkreis vom Stromschaltmodul geschlossen und
uber die gewéhlten Anregungsspulen im Strombusmodul fliet fur eine Zeit tmag €in
festgelegter Magnetisierungsstrom I pmag.

Im dritten Schalttakt werden die Anregungsspulen ber den Abschaltkreis des Strom-
schaltmoduls entladen und nach einer Zeit tgely Werden die Sensorelektroniken fir die
Zeit tmess in den ,,FLL-Modus* gesetzt.

Magnetisierungsstrom Imag(t) und TTL-Pegel des Steuerkreises werden auf zwei indivi-
duellen Messkanalen wéhrend der gesamten MRX-Tomographiesequenz aufgezeichnet.
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Nach der MRX-Messung wird die nachste Schaltkombination von Anregungsspulen in
den Lastkreis geschaltet und die Prozedur beginnt von vorn, bis alle Messungen der
MRX-Tomographiesequenz abgearbeitet wurden.

Die Wartezeit tsna in der MRX-Tomographiesequenz ist nicht zwingend erforderlich.
Allerdings ist die Schaltung der Relais innerhalb der Messphase in den empfindlichen
SQUID-Messungen als transientes Storsignal sichtbar. Die Schaltung der Relais unter
Laststrom in der Magnetisierungsphase reduziert deren Lebensdauer und fiihrt zu einer
langeren Einschwingzeit der Stromquelle auf die eingestellte Magnetisierungsstrom-
starke. Im Gegenzug erhoht tsnar jedoch die Gesamtmessdauer der MRX-
Tomographiesequenz.
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4  Vorarbeiten fur die MRX-Tomographie

4.1 Bestimmung der Spulenpositionen relativ zu den
Sensoren fur das Vorwartsmodell

Far das Vorwartsmodell aus Kapitel 2.3.2 werden die Spulenpositionen s, relativ zu den
Sensoren benétigt. Diese Bestimmung sollte mdglichst genau sein, da sich Positionsun-
sicherheiten von s, nicht linear (~r®, Gleichung (2.10)) auf die Berechnung der Relaxa-
tionsamplitude 4B auswirken. Daher sollen die Positionsunsicherheiten ermittelt und
mit einem geeigneten Modell reduziert werden. Da die MRX-Tomographie nicht die
Morphologie des Objektes abbildet, werden weiterhin radumliche Bezugspunkte (Land-
marken) bendtigt. Diese sollen den Zusammenhang von Rekonstruktion und Geometrie
des Objektes oder zu Bildern anderer Modalitaten (z.B. MRT [124], [125]) herstellen.
Das kann ebenfalls Gber die Lokalisation von Markerspulen erfolgen [55], [56].

Demonstration im Prototyp Kaninchen (ohne MNP)

Exemplarisch wird die Bestimmung von s, flr den Prototyp Kaninchen (Kapitel 3.2.7)
demonstriert. Dabei sollen die P=30 Anregungsspulen lokalisiert werden, mit denen
aufgrund der Verschraubung am Kaninchenphantom ebenfalls die Position des Proben-
volumens ermittelt werden kann. Jede Anregungsspule wurde einzeln fur zwei Sekun-
den mit einem sinusférmigen Strom der Amplitude Tj=50 pA und der Frequenz
fiok=28 Hz gespeist und die erzeugten sinusformigen Feldmuster vom 304 Vektormag-
netometer mit einer Abtastfrequenz von 250 Hz detektiert. Die gewahlte Stromstérke
stellte einen guten Kompromiss zwischen SNR und der Vermeidung einer Sattigung der
SQUID-Elektroniken im eingestellten Dynamikbereich (10 nT) dar.

Fur jede der P=30 Spulen wurde mittels schmalbandiger Lock-In Filterung (28+5 Hz)
die Amplitude der in den einzelnen Sensoren gemessenen, sinusférmigen Feldverlaufe
bestimmt. Die resultierende Amplitude der Flussdichte B(ry,), die am Sensorort ry, von
der p-ten Anregungsspule erzeugt wird,

B(rm): Mo - Hmag,p 'nT = Lp ) I/‘Iok (41)

ergibt an den Orten aller M Sensoren das Feldmuster der Spule, das sich mit den Mess-
vektor Bumess, p=[Bmess_1, ps- - -» Bmess_m, p] Zusammenfassen lasst. Mit Gleichung (4.1) kann
das simulierte Feldmuster Bsim, p=[Bsim 1, p»-.-» Bsim_m, p] beschrieben werden. Die Be-
rechnung des Magnetfeldes Hmag der Spule erfolgte mit Gleichung (2.9) mit 36 Spulen-
segmenten pro Windung. Diese Anzahl wurde als guter Kompromiss zwischen Rechen-
zeit und numerischem Modellfehler (< 1%) gewéhit.
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Abbildung 4.1:  Ermittelte Spulenpositionen und euklidische Distanzen zur nominellen Position. A)
X, Y-Plot der mittels Levenberg-Optimierer ermittelten Relativabstande s, der Anre-
gungsspulen zum 304 Vektormagnetometer (der Koordinatenursprung liegt mittig in
der untersten Sensorebene). Die s, der 15 Spulen oberhalb (z=-53 mm, blau) und unter-
halb des Kaninchenphantoms (z=-130 mm, rot) sind als Kreise dargestellt. In einer Lo-
kalisierung des gesamten Spulensystems wurden die nominellen Abstande d,on, der
Spulen auf Platinen und Phantom im Vorwértsmodell vorgegeben und mittels Transla-
tion und Rotation des gesamten Spulensystems die Spulenpositionen Syom, ermittelt (of-
fene Kreise). B) Histogramm der Differenzen zwischen den euklidischen Absténden
von dg; und dpor, flr die oberen (blau) und unteren (rot) 15 Anregungsspulen.

Far die Positionsermittlung der p-ten Spule wird s, mittels Levenberg-Optimierer [126]
solange iterativ variiert, bis das Residuum (Summe der Fehlerquadrate) zwischen
Bmess,p Und Bsim, p minimiert wurde. Aus diesem Verfahren (Einzellokalisation) resul-
tierten insgesamt 30 relative Positionen s, zum Mittelpunkt des 304 Vektormagnetome-
ters (0, 0, 0). Diese sind in der x, y-Ebene mit 15 Spulen oberhalb (blaue Kreise,
z=-53 mm) und 15 Spulen unterhalb (rote Kreise, z=-130 mm) des Kaninchenphantoms
in Abbildung 4.1A dargestellt. Das Spulensystem sollte dabei mdglichst genau zum
Koordinatenursprung positioniert sein (hier bis auf wenige Millimeter), um die Relaxa-
tionsfeldmuster in den MRX-Tomographiemessungen auf moglichst viele Sensoren zu
verteilen.

Die exakten Spulenpositionen relativ zum Sensorsystem sind nicht bekannt. Um den-
noch eine Unsicherheit dieser Lokalisierung abzuschatzen, kénnen jedoch die euklidi-
schen Distanzen zwischen den ermittelten Spulenpositionen dsit=|[Sp-Sp+ill> mit i im Be-
reich von 1 bis 29 ermittelt werden. Diese werden anschlieBend mit den nominellen
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Abstanden dn.m der Anregungsspulen aus den Konstruktionszeichnungen von Platinen
und Kaninchenphantom verglichen. Die Spulenpositionen auf einer Platine sind auf
wenige um [122] und die Absténde der Platinen zwischen oberen und unteren Platinen
aufgrund der Fertigungstoleranzen des Phantoms auf £200 um genau bekannt.

Fir jede der P=30 Spulen wurden die 29 Abstandsdifferenzen |dsit-Onom| bestimmt, die
flr die oberen und unteren 15 Spulen separat in Abbildung 4.1B dargestellt sind. Mit-
telwert und Standardabweichung Uber alle Differenzen liegen bei 0.52+0.46 mm mit
einem 90%-Quantil von etwa einem Millimeter. Die grofte Differenz wurde in der Ein-
zellokalisation einer unteren Anregungsspule (Kreuz, Spule Nr. 16, Abbildung 4.1A)
mit etwa 3 mm gefunden. Ausgenommen von diesem Ausreiler zeigten sich keine we-
sentlichen Unterschiede zwischen den Abstandsdifferenzen von oberen (z=-53) und
unteren (z=-130) Anregungsspulen. Damit liegt die Standardabweichung der Einzello-
kalisierung nur um etwa Faktor zwei Uber der Fertigungstoleranz des Phantoms.

Allerdings wird die Rekonstruktionsqualitéat stark von Ausreilern in der Lokalisierung
beeinflusst, da das Relaxationsfeldmuster der MNP nicht linear von der Spulenposition
abhangt. Daher soll die Lokalisation gegeniiber Ausreil3ern stabilisiert werden, in dem
die relativen Positionen der Anregungsspulen dnom fest im Vorwértsmodell vorgegeben
werden. Damit kann die Position des gesamten Spulensystems in einer kombinierten
Lokalisierung ermittelt werden. Dafir wurden Messvektor Bmess=[Bmess, 15 - -» Bmess, pl
und simulierten Vektor Bsim=[Bsim,1,..., Bsim, p] aus den Feldmustern aller P=30 Spulen
gebildet und das Residuum beider Vektoren in Abh&ngigkeit nur eines Translations-
dirans=[dx, dy, d,] und Rotationsvektors a=[a, ay, @] minimiert. Ahnlich des MRX-
Tomographieprinzips wird so die Kondition der Systemmatrix verbessert. Vergleichbare
Verfahren werden beispielsweise fur die Kalibrierung von Sensorposition und Sensor-
normale einzelner SQUIDs innerhalb eines Sensorsystems eingesetzt [127].

Im konkreten Beispiel wurde eine Translation und Rotation des Spulensystems zum
Sensorsystem von tyans=[-8, 4, -76 mm] und a=[-0.45°, -0.05°, -0.06°] ermittelt. Durch
die Ausfuhrung von Translation und Rotation lassen sich die Spulenpositionen Syomp aus
dieser Lokalisierung bestimmen (Abbildung 4.1A, offene Kreise). Diese stimmen visu-
ell sehr gut mit den Positionen s, Uberein und auch die Abweichungen von |Sy-Skomb| Sind
mit x=0.14+0.22 mm, y=0.22+0.42 mm und z=0.42+0.63 mm gering. Allerdings lasst
sich in den Abweichungen |sy-Skomp| des unteren Spulenarrays auch eine Systematik er-
kennen, die auf eine leichte Rotation des unteren Spulenarrays relativ zum oberen Spu-
lenarray hindeutet. Bei der Analyse von 50 wiederholten Messungen konnte eine hohe
Robustheit der kombinierten Lokalisierung gegeniber stochastischen Messeinfliissen
ermittelt werden. Auch definierte Verschiebungen (4y=0.2, 1, 1.2, -1.2 cm) des Spulen-
systems entlang der y-Richtung des Sensorsystems konnten mit diesem Verfahren auf
unter einem Millimeter genau lokalisiert werden [128].
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4.2 Bestimmung der Relaxationsparameter der MNP fir das
Vorwéartsmodell

Fur das Vorwartsmodell der MRX-Tomographie aus Kapitel 2.3.2 sind weiterhin die
Relaxationssuszeptibilitat x(tmag) Und das zeitliche Relaxationsverhalten x{t) der MNP
zu bestimmen. Das Produkt beider Parameter y (tmag)-x(t) (Relaxationsprodukt) liefert
den Zusammenhang von Relaxationsmoment m(t) und MNP-Menge Xune. Dieses wur-
de bisher fir ideale MNP-Systeme (monodisperse Partikel ohne Dipol-Dipol-
Wechselwirkung) berechnet [65], [66], was jedoch zu hohen Modellunsicherheiten fih-
ren kann [74], [129]-[132]. Daher wurde in dieser Arbeit das Relaxationsprodukt
x(tmag)- k(t) experimentell fur das verwendete MNP-System bestimmt. Weiterhin wird
im Vorwértsmodell eine lineare Abhéngigkeit von Relaxationsmoment m(t) und magne-
tischer Feldstarke des angelegten Magnetfeldes Hmag angenommen, die in diesem Ab-
schnitt experimentell verifiziert werden soll.

Demonstration im Prototyp Maus mit einem MNP-Wiirfel

Exemplarisch sollen diese Untersuchungen im Prototyp Maus demonstriert werden.
Dafur wurde ein MNP-Wirfel mit einer MNP-Menge von Xynp=4.96 mg des verwen-
deten MNP-Systems (Berlin Heart GmbH, Deutschland) im Prototypen positioniert. Das
Wirfelzentrum befand sich dabei zentral in etwa 1 cm vertikaler Entfernung tber einer
planaren Anregungsspule (Typ M, Kapitel 3.2.5) und 7 cm vertikalem Abstand zum
nachsten Sensor des 304 Vektormagnetometers. Fir die MRX-Messungen wurden die
Parameter tmag=1 S, tdelay=450 HS UNd tmess=2 S vVerwendet.

Aus der gemessenen Relaxationskurve B(t, rm) am Ort rp, des néchsten SQUID-Sensors
folgt das Relaxationsprodukt y (tmag)- x(t) aus Gleichung (2.10):

B(t,r,)
3n’ ((rm — r-kl ) ) (rm — I’-kl )T) _ n'
|rm_rk.|5 |rm_rk'|3

Ho
4

(Lo ) () =
( }'Hmag,k(rk' )'XMNP(rk')

(4.2)

mit r’ im Warfelzentrum. In dieser Anordnung variiert jedoch die magnetische Feld-
starke Uber das Wurfelvolumen und unterscheidet sich von der Feldstarke im Zentrum
der Spule. Daher wurde die Feldstarke Hmag k(rk’) (|[Hmag, k(r«’)|=70 A/m) tber numeri-
sche Integration von insgesamt N=125 errechneten Feldwerten tber Vi=(1 cm?,
k=5Nx x 5Ny x 5N,) mit aquidistanter Abtastung Gber das Wirfelvolumen bestimmt.
Auch im Vorwartsmodell der MRX-Tomographie kann die Integration von Hpag, « tber
Vi berticksichtigt werden, um fir die konkreten Wirfelphantome numerische Unsicher-
heiten in der Berechnung von 4B (bisher <8% [123]) zu reduzieren.
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Abbildung 4.2:  Relaxationsprodukt - x(t) des MNP-Wirfels (Xynp=4.96 mg) fir zwei unterschiedli-
che Zeitregime. Rote Kurve: Inhomogenes Magnetfeld (Hyn.g=70 A/m) und Magneti-
sierungszeit tn,=1 s. Blaue Kurve: Homogenes Magnetfeld (Hpnag=795 A/m) mit
Magnetisierungszeit ty,;=60 s. Die grauen Balken zeigen das Zeitintervall zur Bestim-
mung des Relaxationsproduktes y;:Akinnom UNd o Akhom an.

Damit wirde man jedoch einen Modellfehler reduzieren, der in der biomedizinischen
Anwendung nicht bekannt ist und sich unter Umstanden nicht vermeiden lasst, da die
MNP-Beladung innerhalb von Vi im Gegensatz zu den Phantomen nicht bekannt ist.
Deshalb wurde die Integration ausschlieBlich fur die Bestimmung von y (tmag)- &(t) ge-
nutzt, da die Geometrie und MNP-Beladung der Referenzprobe auch in der Biomedizin
gegeben ist.

Das fir den Wirfel bestimmte Relaxationsprodukt y (tmag)- 4(t) ist in Abbildung 4.2 dar-
gestellt (rote Kurve). Fir einen Vergleich von ortsaufgeloster MRX und
MRX-Tomographie (s. Kapitel 5.2) wurde das Relaxationsprodukt des gleichen Wiirfels
in einer MRX-Messung mit homogenem Magnetfeld (Hmag=795 A/m) fir ty,g=60 s,
tdelay=15 S UNd tmess=60 s bestimmt (Abbildung 4.2, blaue Kurve). Die grauen Balken in
Abbildung 4.2 zeigen die gewahlten Zeitintervalle <t;, t,> fir die Bestimmung der Re-
laxationsproduktamplitude y (tmag)-Ax. Trotz unterschiedlicher magnetischer Feldstarken
und Zeitregime resultieren in etwa gleiche Amplituden beider Relaxationsprodukte.
Damit kompensiert die langere Magnetisierungszeit die Relaxationssignalverluste, die
durch die langere Totzeit verursacht werden. Anhand der Messkurven kann das Relaxa-
tionsprodukt der MRX-Tomographie im Intervall <t;=100 ms, t,=1.5s> zu
Y1AKinnom=2.5(1)10* m*kg? und fir die ortsaufgeléste MRX im Intervall
<t;=16 s, £,=60 5> ZU 1 Akhom=1.5(1)10"* m3kg™ bestimmt werden.
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Abbildung 4.3:  Relaxationsmoment Am in Abhéangigkeit der magnetischen Feldstarke Hp.g bis zu
+70 A/m fir einen einzelnen MNP-Wirfel der MNP-Menge Xunp=4.96 mg. Die Bal-
ken zeigen die Unsicherheit der Messungen an. Der Einschub zeigt einen gréfReren
Feldbereich (Messung MRX-Spektrometer) bis zu 1500 A/m. Bei ungefédhr £300 A/m
wird die nicht lineare Abhangigkeit von Am fiir groRere Werte von Hp,g deutlich.

Mit dem gleichen Aufbau erfolgte die experimentelle Uberpriifung der linearen Suszep-
tibilitat fur die genutzten, magnetischen Feldstarken. Dazu wurden die Relaxationskur-
ven des MNP-Wiirfels fur unterschiedliche Feldstarken aufgezeichnet und das in Abbil-
dung 4.3 dargestellte Relaxationsmoment (Gleichung (2.5), Kapitel 2.1.2) bestimmt. Fur
Feldstarken bis zu 70 A/m besteht der geforderte lineare Zusammenhang zwischen
Relaxationsmoment und magnetischer Feldstarke. In diesem Feldstérkebereich ist daher
ein linearer Ansatz von Gleichung (2.10) aus Kapitel 2.3.2 im Vorwértsmodell gerecht-
fertigt.

Abweichungen vom linearen Verhalten des Relaxationsmomentes treten erst bei magne-
tischen Feldstarken oberhalb von etwa 300 A/m auf, die mit dem MRX-Spektrometer
untersucht wurden (Kapitel 2.2.1). Dabei zeigt Am ein charakteristisches Sattigungsver-
halten (Einschub Abbildung 4.3). Dennoch ware auch in diesen Feldstérkebereichen
eine MRX-Tomographiebildgebung méglich. Allerdings misste dafiir das gemessene,
nicht lineare Verhalten von 4m z.B. (iber eine Langevinfunktion Am(Hmag)=4m-L(Hmag)
parametrisiert und entsprechend im Vorwartsmodell berticksichtigt werden.
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4.3 Erweiterung des MRX-Tomographieansatzes zur
Bildgebung von Mehrphasensystemen

In diesem Abschnitt soll der MRX-Tomographieansatz erweitert werden, um Uber die
Menge und Position der MNP auch deren Bindungszustand quantitativ abzubilden. Da-
zu wird die Relaxationsfunktion «(t) genutzt, die neben dem Bindungszustand der MNP
auch abhangig von der hydrodynamischen GroRenverteilung und der Dipol-
Dipolwechselwirkung im MNP-Ensemble ist.

Prototyp Maus mit einem MNP-Wirfel und einer MNP-Suspension

Diese Abhéngigkeit des MRX-Signals kann genutzt werden, um beispielsweise friihzei-
tig Krebszellen zu erkennen [23], [54], spezifische Bindungsvorgange der MNP in so-
genannten MRX Immunoassays zu untersuchen [48]-[50] oder die kolloidale Stabilitat
eines MNP-Systems in verschiedenen Medien (z.B. Vollblut) zu beurteilen [47]. Fur
diese Erweiterung wurde ein phanomenologisches Datenmodell [50], [70] genutzt, das
das Relaxationssignal B(t) als Superposition N verschiedener Partikelrelaxationen

B0~ 2,1t )50 4

beschreibt und den jeweiligen Offsetwert Boss des SQUID-Sensors beriicksichtigt.

Die Parametrisierung des Modells erfolgt, wie in Abbildung 4.4 dargestellt, durch die
Bestimmung der jeweiligen Relaxationsprodukte ;- xi(t) nach Kapitel 4.2 fiir die einzel-
nen Partikelrelaxationen. In diesem Fall wurde das Relaxationsprodukt yu- xub(t) einer
250 pl MNP-Suspension (Berlin Heart GmbH) mit Xpyne=3 mg ungebundener MNP und
1 kb(t) eines MNP-Wirfels mit in Gips gebundenen MNP (Xynp=4.96 mg) im Intervall
<t;=52 ms, t,=1.5 s> bestimmt. Aufgrund der Brownschen Relaxationsprozesse der un-
gebundenen MNP (t1,=140 ms), relaxieren diese deutlich schneller als die in Gips ge-
bundenen MNP (t1,=400 ms). Mittels Levenberg-Optimierer [126] werden anschlie-
Rend die Parameter (o, cup, Bofrs) aus den MRX-Signalen Bpess(t) des MRX-
Tomographiedatensatzes bestimmt. Daraus resultieren zwei unabhangige Vektoren von
Relaxationsamplituden, ein Vektor ABp=[ap, i] fir die gebundene- und ein Vektor
ABu=[ aup, i] flr die ungebundene MNP-Relaxation.

Die Systemmatrix Lsc aus Kapitel 2.3.2 (Gleichung (2.13)) ist in diesem Fall unabhan-
gig vom Relaxationsprodukt. Mit AB, und AB, k6nnen die zwei inversen Probleme

X, =Lg -AB, und X, =Ls -AB,, (4.4)

zur Rekonstruktion der Verteilung gebundener (X,) und ungebundener (Xu,) MNP in
der MRX-Tomographie geldst werden.
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Abbildung 4.4:  Relaxationsprodukt y(tmag)- 4(t) gebundener und ungebundener MNP-Relaxation. Rote
Kurve: yp- xy(t) bestimmt an einem MNP-Wirfel (mit Xynp=4.96 mg) mit gebundenen
MNP in einer Gipsmatrix (nur Néelsche Relaxation ist mdglich). Blaue Kurve: Rela-
xationsprodukt yu- xup(t) von einer 250 pl MNP-Suspension (Xune=3 mg). Hier sind
Néelsche- und Brownsche Relaxationsprozesse vorhanden. Ein Offset wurde vom letz-
ten Messpunkt der Kurven abgezogen (1., k(t):= 1. 2-[&(1)- x(t)]).

Auch wenn so die Anzahl zu bestimmender MNP-Mengen in den Voxeln verdoppelt
wird, wird die mathematische Kondition der individuellen Systemmatrices aufgrund der
Trennung der Relaxationssignale im Datenmodell nicht verschlechtert.

4.4 Wahl des Zeitintervalls <tq, t,> zur Auswertung der
Relaxationsamplituden

Fur die Bildrekonstruktion werden aus den zeitabhangigen Relaxationssignalen Bpess(t)
die Relaxationsamplituden ABs: mess innerhalb eines festgelegten Zeitintervalls <t; t,>
bestimmt. Dieses Intervall sollte so gewé&hlt werden, dass es moglichst grofer ist als die
tye-Zeit der MNP, um moglichst hohe Relaxationsamplituden zu erhalten. Andererseits
sollte dieses aber kurz genug sein, um externe Stérungen in den magnetischen Messun-
gen, wie z.B. Driften des residualen Magnetfeldes im magnetisch geschirmten Raum,
gering zu halten.

Festlegung des Endzeitpunktes t, des Zeitintervalls <ty, t,>

Der Endzeitpunkt im Zeitintervall <t;, t,> sollte demnach auf die Relaxationseigenschaf-
ten der genutzten MNP bei gegebener Magnetisierungszeit tmag abgestimmt sein. Fir
eine Magnetisierungszeit von tyn,g=2 s ist die Relaxation des genutzten MNP-Systems
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nach t=1.5 s bereits weitestgehend abgeklungen. Daher wurde der Endzeitpunkt fir bei-
de MRX-Tomographie-Prototypen auf t,=1.5 s festgelegt.

Auswahl des Startzeitpunktes t; im Prototyp Kaninchen (ohne MNP)

Zur Auswahl des Startzeitpunktes t; im Zeitintervall <t;, t,> sind die Messsignale insbe-
sondere kurz nach dem Abschaltzeitpunkt des Magnetfeldes auf Einschwingvorgénge
der SQUID-Elektroniken oder auf Relaxationsprozesse und Wirbelstrome in Folge der
transienten Schaltfelder zu untersuchen. Im Folgenden wird die Ermittlung des Start-
zeitpunktes t; fir den Prototyp Kaninchen demonstriert und die dafir bendétigten Termi-
nologien festgelegt.

Rauschsignal B(t)eer und Rauschamplitude ABjeer

Die aus MRX-Messungen ohne MNP-Probe resultierenden Messkurven werden im Fol-
genden als Rauschsignale B(t)ier Und ABjeer=B(t2)i1eer-B(t1)ieer als Rauschamplitude be-
zeichnet.

Differenzsignal B(t)gir und Differenzamplitude ABgist

Zur Reduktion reproduzierbarer Rauschsignalanteile wurde die Differenz
B(t)gir=B(t)1eer1-B(t)ieer2 der jeweils in Messkanal und Anregungsspule tibereinstimmen-
den Rauschsignale aus der ersten (B(t)ierr) und zweiten (B(t)er2) MRX-
Tomographiesequenz gebildet. B(t)sir wird im Folgenden als Differenzsignal und
ABgis=B(t2)qirs-B(t1)aifr als Differenzamplitude bezeichnet.

In Abbildung 4.5 ist das gemessene Rauschsignal B(t)er (Schwarz) eines Messkanals
dargestellt. Der erste Sample beginnt direkt nach der technisch bedingten Totzeit
tdelay=200 ps. Eine Auswertung von ABsgc, mess ISt also prinzipiell direkt nach der Totzeit
mdoglich. Das Rauschsignal fallt jedoch exponentiell mit einer Zeitkonstante von etwa
=27 ms innerhalb von t=200 ms auf einen Offsetwert ab, der hier vom letzten Daten-
punkt der Messung abgezogen wurde. Man erkennt weiterhin ein Einschwingverhalten
innerhalb der ersten t=50 ms.

Das Einschwingverhalten, nicht aber der Exponentialzerfall, kann auch im Rauschsignal
ohne Magnetisierungsstrom (blau) beobachtet werden. Das lasst sich durch den Anti-
Aliasing-Filter der SQUID-Elektroniken erkléaren, dessen Grenzfrequenz fy die Nyquist-
frequenz der gewéhlten Abtastfrequenz ist (hier f;=500 Hz) [133]. Durch die Steigerung
der Abtastfrequenz auf f;=750 Hz (Inset) endet das Einschwingverhalten bereits nach
t=16 ms, d.h. jeweils die ersten 12 Sample sind betroffen. Aufgrund des Einschwing-
verhaltens sollte bei einer Abtastfrequenz von 250 Hz der Startzeitpunkt t; groRer als
50 ms gewahlt werden.
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Abbildung 4.5:  Messkurven eines Messkanals ohne MNP-Verteilung im MRX-Tomographiesystem
(Prototyp Kaninchen) und nach der Magnetisierung mit einer Anregungsspule, die mit
einer Abtastfrequenz f; von 250 Hz aufgezeichnet wurden. Dargestellt sind Rausch-
B(t)eer (sSchwarz) und Differenzsignal Byis(t)=B(t)jeer1-B () eer2 (rot), sowie ein Signalver-
lauf nach einer Magnetisierungsphase ohne anliegenden Magnetisierungsstrom (blau).
Der Inset zeigt Rausch- und Differenzsignale fir f,=750 Hz.

In den Differenzsignalen B(t)qis (rot in Abbildung und Inset) ist der beobachtete, expo-
nentiell abklingende Signalabfall zu Beginn von B(t)eer nicht mehr zu erkennen. We-
sentliche Anteile dieses Storsignals konnten demnach ber zwei wiederholten Messun-
gen reproduziert werden. Allerdings ist das Filterverhalten der SQUID-Elektroniken
offensichtlich nicht reproduzierbar, da das Einschwingverhalten auch in den Differenz-
signalen zu erkennen ist.

Im Folgenden wird eine ortsaufgeldste Untersuchung der Rausch- und Differenzampli-
tuden durchgefihrt, um Aussagen zur Ursache des exponentiellen Signalabfalls und
dessen Reproduzierbarkeit tber weitere Messkanale zu treffen. Die Auswertung der
Amplituden erfolgte im Zeitintervall <t;=80 ms, t,=1.5 s>, da das nicht reproduzierbare
Einschwingverhalten bei t;=80 ms bereits abgeklungen ist. Die resultierenden Feldmus-
ter sind in Abbildung 4.6 fir die B,-Sensoren in der untersten Sensorebene des 304 Vek-
tormagnetometers dargestellt. Fir diese wurden die grofiten Amplituden ermittelt.
Exemplarisch ist jeweils fur die Rausch- ABer und Differenzamplituden ABgis €in
Feldmuster nach Anregung mit einer sensornahen Spule (Nr. 8) in 53 mm vertikalem
Abstand und mit einer sensorfernen Spule (Nr. 18) in 130 mm vertikalem Abstand zur
untersten Sensorebene dargestelit.
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Abbildung 4.6:  Feldmuster der Rausch- und Differenzamplituden AB, ABgirr der unteren SQUID-
Sensoren des 304 Vektormagnetometers im Intervall <t;=80 ms, t,=1.5 s>. Die Feld-
muster sind nach Magnetisierung mit einer sensornahen Spule Nr. 8 (53 mm) und einer
sensorfernen Spule Nr. 18 (130 mm) dargestellt. Die x, y-Position der jeweiligen Anre-
gungsspule ist als weilRer Kreis im Feldmuster angedeutet.

Von allen B,-Sensoren wurde ein abklingendes Rauschsignal mit Rauschamplituden
ABjeer IMm Bereich von 2 pT bis 10 pT detektiert. Die groRten Amplituden beschranken
sich dabei lokal auf wenige Sensoren, die mit der x, y-Position der sensornahen Spule
(weiBBer Kreis) korrelieren. Nach der Anregung mit der sensorfernen Spule ist diese
Korrelation nicht zu beobachten. Die bestimmten Differenzamplituden ABgiss liegen im
Bereich £500 fT und sind bis Faktor 20 kleiner als die Rauschamplituden. Demnach
konnten Uber alle untersuchten Messkanéle wesentliche Anteile des exponentiell ab-
klingenden Signals reproduziert werden. Allerdings liegen im Falle der sensornahen
Spule auch im Feldmuster von ABgix mit der Spulenposition korrelierte Anteile vor, die
nicht reproduzierbar sind.

Zur weiteren Untersuchung des Exponentialzerfalls wurden die Rauschsignale nach der
Anregung mit sechs Spulen (Typ K, Kapitel 3.2.5) und gleichen Anregungsparametern
im MRX-Spektrometer untersucht. Dabei wurde ein signifikant kiirzeres Abklingen des
Rauschsignales mit einer Zeitkonstante von 7z=2.5 ps bestimmt. Um auch die Peripherie
des entwickelten Magnetisierungssystems auszuschlielen, wurde dieses gegen die kon-
ventionelle Magnetisierungseinheit des MRX-Spektrometers ausgetauscht. Die sequen-
tielle Schaltung der sechs Spulen unter dem 304 Vektormagnetometer erfolgte manuell.
Auch hier zeigte sich ein innerhalb von 200 ms abklingender, exponentieller Signalver-
lauf des Rauschsignales.
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Die Ursache des Exponentialzerfalls konnte in der Erzeugung von Wirbelstromen be-
grindet sein, die durch die inhomogenen Magnetfelder der MRX-Tomographie in ei-
nem elektrisch leitfahigen Material am Boden des Kryostaten erzeugt werden. Ein sol-
ches Material konnte z.B. die mehrlagige Mylarfolie sein, die zur thermischen Isolation
im Kryostaten verbaut und an mehreren Punkten mit diesem kontaktiert ist. Da das ab-
klingende Signal jedoch zum Teil reproduzierbar ist und durch die Bildung des Diffe-
renzsignals signifikant reduziert werden kann, wurde vor und nach jeder MRX-
Tomographiemessung eine vollstdndige Sequenz ohne Probe vermessen. Der Einfluss
von AByifs auf die Rekonstruktionsqualitat wird in Kapitel 5.4 naher untersucht.

4.5 Auslesen der Relaxationsamplituden
Demonstration im Prototyp Maus mit einer MNP-Verteilung

Fur die Rekonstruktion werden die Relaxationsamplituden ABsc, mess benotigt, die aus
den Zeitsignalen B(t)mess Uber die MRX-Messphasen ermittelt werden. Dafiir werden
folgende Datenverarbeitungsschritte durchgefhrt:

1) Flankensuche auf Mess- B(t)mess Und Rauschsignalen B(t)jeer

2) Kanalweise Bildung des untergrundkorrigierten
Relaxationssignals B(t)rei=B(t)mess-B(t)1eer

3) Detektion stark von der Relaxationsfunktion x(t) abweichender Signale
4) Detektion transienter Storsignale anhand des Gradienten dB(t)e/dt
5) Logarithmisches Sampling [74]

6) Kanalweises Auslesen der Relaxationsamplituden 4B

Im ersten Schritt wird eine Flankensuche auf den aufgezeichneten TTL-Pegeln durchge-
fuhrt und mit den ermittelten Startzeitpunkten der Messphasen tg.x die Relaxations-
B(tstart*t1, ..., tstarttt2)mess UNd Rauschsignale B(tstaritty, ..., tsaritt2)ieer iIM entsprechenden
Zeitintervall <t;, t;> extrahiert. Mit diesen werden die untergrundkorrigierten Relaxati-
onssignale B(t)r (vgl. Kapitel 4.4) gebildet, wobei jeweils ein Offset B(t)=B(t)-B(t,)
vom letzten Messpunkt der Kurven abgezogen wird. Die aus Referenzmessungen be-
stimmte, charakteristische Relaxationsfunktion x(t) des MNP-Systems wurde zur auto-
matisierten Detektion storbehafteter Messkanale genutzt. Daftr wurde flr jede unter-
grundkorrigierte  Relaxationskurve B(t)rr der Korrelationskoeffizient zwischen
B(t)re/B(t1)rer Und der Relaxationsfunktion x(t) nach Gleichung (2.21) bestimmt. Lag
dieser unterhalb eines empirisch gewahlten Schwellwertes, wurde der Kanal von der
Auswertung ausgeschlossen. Zusétzlich wurde eine schwellwertbasierte Detektion tran-
sienter Storsignale anhand des Gradienten dB(t)./dt durchgefuhrt.
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Abbildung 4.7:  Zeitverlauf einer sequentiellen MRX-Tomographiemessung, in der eine MNP-
Verteilung mit vier unterschiedlichen Magnetfeldern zur Relaxation angeregt wurde.
Mit den Anregungsspulen 1-4 wurde der Reihe nach fir tn,,=1s (grau) magnetisiert
und der Relaxationsverlauf fiir t,.s=2 s vom 304 Vektormagnetometer detektiert. \Vor
der Magnetisierungsphase werden die Spulen innerhalb von ty ;=25 ms (orange) in
den Lastkreis geschaltet. Auf die Magnetisierungsphase folgt die Totzeit tgea,=450 ps
(blau). Die Strichbreiten tbersteigen die eigentliche Dauer von tepg: Und tgejay Und wur-
den in die Magnetisierungszeit eingezeichnet. Die schwarzen Linien zeigen den Zeit-
punkt t;=100 ms zur Bestimmung von ABsc, mess an.

Charakteristisch ist der exponentielle Kurvenverlauf der MNP-Relaxation, dessen Amp-
litude zu Beginn der Messung sehr viel schneller abklingt als im spateren Messverlauf.
Daher mochte man zu Beginn der Messung moglichst schnell abtasten, wogegen zum
Ende der Messung eher eine Rauschreduktion gewdinscht ist. Dafur wurde das logarith-
mische Sampling genutzt, das ein Resampling der Relaxationssignale mittels adaptiver
Anti-Aliasing-Filterung in logarithmischen Intervallen vornimmt [74]. An dieser Stelle
ist auch eine Mittelung wiederholt aufgenommener Signale B(t),e zur Verbesserung des
SNR mdaglich.

Anschliefend werden wie in Abbildung 4.7 kanalweise die Relaxationsamplituden
AB=B(t1)re-B(t2)rer gebildet. Diese werden Uber alle Messkanéle (ABs) und MRX-
Messungen zu einem kombinierten Vektor ABsc, mess Zusammengefasst. Dieser enthalt
schliellich alle Relaxationsamplituden der MRX-Tomographiesequenz.
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4.6 Wahl der Anregungs- und Messparameter

Ortsaufgeloste MRX-Messungen wurden anhand der in Kapitel 2.2.2 beschriebenen
Messprozedur durchgefuhrt. Daftr wurde das Phantom mit einer magnetischen Feld-
starke von 795 Am™ (1 mT) fur tmag=60 s magnetisiert. Nach der Transportphase des
Phantoms von etwa 5 s wurde das Relaxationsfeldmuster fiir tyess=80 s mit einer Abtast-
frequenz von 250 Hz detektiert. Die Relaxationsamplituden wurden im Intervall
<t;=16 s, t,=60 s> ausgewertet.

Zur Beschréankung des Datenvolumens wurde auch in allen MRX-Tomographie-
messungen eine Abtastfrequenz von 250 Hz gewahlt. Fir alle Messungen wurde eine
Magnetisierungszeit tmag=1 s und eine Messzeit tmess=2 S verwendet.

In der sequentiellen MRX-Tomographie mit Prototyp Maus wurde eine Totzeit von
taelay=450 ps, eine Wartezeit fiir die Schaltvorgénge von tscha=25 ms und eine Magneti-
sierungsstromstarke von In,g=600 mA gewdhlt. Die Relaxationsamplituden ABsc, mess
wurden im Intervall <t;=0.1s, t,=1.5 s> ausgewertet. Als Kompromiss zwischen Ge-
samtmessdauer und Signalqualitdt wurden jeweils flnf Relaxationskurven Bpess(t) zur
Verbesserung des SNR gemittelt. Damit wurde ein mittlerer SNR (aus dem Mittelwert
von ABsc, mess//ABgif) von 35 dB erreicht, der vergleichbar zu den ortsaufgeldsten MRX-
Messungen am identischen Phantom war (31 dB).

In der sequentiellen MRX-Tomographie mit Prototyp Kaninchen wurde eine Totzeit
VoN tgely=200 ps und ein Magnetisierungsstromstérke von Iyn,g=800 mA gewéhlt und
die Relaxationsamplituden ABsc, mess im Intervall <t;=0.08 s, t,=1.5 s> ausgewertet. Fir
die MRX-Tomographiebildgebung einer MNP-Suspension (Kapitel 6.2) wurde der
nachst-mogliche Sample nach der Minimalzeit t;=52 ms (f;==250 Hz) verwendet.

In den alternativen MRX-Tomographiesequenzen mit Prototyp Kaninchen wurde eine
Wartezeit fur die Schaltvorgange von tsha=500 ms gewahlt. Diese berticksichtigt die
gleichzeitige Schaltung mehrerer Relais in den alternativen Sequenzen. Diese Wartezeit
wurde ebenfalls in der sequentiellen MRX-Tomographie im Prototyp Kaninchen ge-
wahlt, um die Gesamtmessdauer beider Sequenzarten vergleichen zu kénnen.

Weiterhin wurde in den alternativen Sequenzen fur jede der Ns, gemeinsam zur Erzeu-
gung des Magnetfeldes genutzten Anregungsspulen eine Magnetisierungsstromstarke
von Inag=800 mA gewdhlt. Die Stromrichtung in den Spulen des oberen und unteren
Spulenarrays wurde additiv gewéhlt, damit bei einer gemeinsamen Schaltung dieser
Spulen der Betrag des Magnetisierungsvektors im Probeninnern zunimmt.
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5 Untersuchungen der Rekonstruktionsqualitat
experimenteller MRX-Bildgebungssysteme

5.1 Zielstellung

In diesem Kapitel wird die Rekonstruktionsqualitdit der entwickelten MRX-
Tomographie-Prototypen [110], [123] untersucht und mit der Rekonstruktionsqualitat
eines vorhandenen, ortsaufgeldsten MRX-Aufbaus (vgl. Kapitel 2.2.2) verglichen. Die
Rekonstruktionsqualitat der MRX-Bildgebungssysteme hangt dabei einerseits von der
raumlichen Anordnung und Anzahl der Sensoren und Anregungsspulen relativ zum Ob-
jekt ab, da die Geometrie des Aufbaus die Kondition der Systemmatrix beeinflusst. Die-
se soll anhand der in Kapitel 2.4.1 eingefuhrten rdumlichen Sensitivitdten Sy und dem
Konditionsmafl p(Lsc) naher untersucht werden.

Anderseits wird die Rekonstruktionsqualitat von der Messumgebung beeinflusst. Auf-
grund von Unsicherheiten im MRX-Tomographieaufbau, wie z.B. dem Messrauschen
(vgl. Kapitel 4.4) und Unsicherheiten in der Positionsbestimmung der Spulen (Kapi-
tel 4.1) sind experimentelle Untersuchungen der Rekonstruktionsqualitdt notwendig.
Diese basieren auf Phantomen mit bekannter Geometrie und MNP-Menge (Kapitel 3.1),
anhand derer eine vorgegebene MNP-Verteilung vermessen werden kann, um sie mit
der rekonstruierten Verteilung zu vergleichen. Mittels der quantitativen Parameter Kor-
relationskoeffizient R und MNP-Mengendifferenz Xgisr (Kapitel 2.4.2) kann so die Re-
konstruktionsqualitat im konkreten Aufbau bewertet werden.

In Abhéngigkeit der erreichten Rekonstruktionsqualitat werden anschlieRend die Bild-
gebungseigenschaften der MRX-Bildgebungssysteme, wie die Sensitivitat und das Auf-
I6sungsvermdgen, beurteilt. Zusatzlich dient der Vergleich zur Rekonstruktionsqualitét
der ortsaufgeldsten MRX dazu, die Anzahl von Anregungsspulen P als wichtige Ein-
flussgrofie auf die Rekonstruktionsqualitat zu bewerten. Weitere wichtige Einflussgro-
Ren, wie die Position der MNP-Probe relativ zu den Spulen und Sensoren oder die
MNP-Menge im Phantom, werden basierend auf den MRX-Tomographiebildern unter-
schiedlicher MNP-Verteilungen untersucht.
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5.2 Einfluss der Anzahl der Anregungsspulen P auf die
Rekonstruktionsqualitat

5.2.1 Methodik und Resultate
Prototyp Maus vs. ortaufgeloster MRX-Aufbau

In diesem Abschnitt wird die MRX-Tomographie mit dem Prototyp Maus (Kapi-
tel 3.2.6) fiir eine Anzahl von P=48 Anregungsspulen experimentell demonstriert. Diese
Demonstration erfolgt fur klinisch tolerable MNP-Mengen im Milligrammbereich. Zu-
satzlich werden die Ergebnisse mit Rekonstruktionen aus der ortsaufgelosten MRX
(P=1, homogen) am identischen Phantom verglichen, um den Einfluss der Anzahl der
Anregungsspulen P auf die Rekonstruktionsqualitat zu untersuchen [123].

Systemparameter und Nanopartikelverteilung

Die Messungen wurden unter Verwendung der Standardsystemparameter der sequenti-
ellen MRX-Tomographie und ortsaufgelosten MRX (Kapitel 4.6) durchgefihrt. Das
Phantom wurde, wie in Abbildung 5.1A dargestellt, aus insgesamt 54 Gipswiurfeln zu-
sammengestellt. Zwolf der 54 Gipswirfel wurden im Herstellungsprozess (Kapi-
tel 3.1.2) mit Xwnp=5 mg beladen und anschlieRend einzeln mit dem MRX-
Spektrometer quantifiziert (Kapitel 2.2.1). Dabei wurde eine MNP-Gesamtmenge im
Phantom von Xt nom=59.8 mg ermittelt. Zur Erstellung der MNP-Verteilung wurden
sechs MNP-Wiirfel in der oberen Phantomebene, zwei in der Mittleren und vier in der
Unteren angeordnet.

Rekonstruktionsgitter

Die Rekonstruktion erfolgte fiir beide MRX-Bildgebungsansétze mit einem Voxelgitter
von k=(3Nxx6Nyx3N,) des Voxelvolumens von 1 cm?®. Dabei lagen die Schwerpunkte
der Voxel ry“ in den Mittelpunkten der einzelnen Gipswiirfel. Da die Struktur der realen
MNP-Verteilung jedoch in der Regel vor der Messung nicht bekannt ist, wurden beide
Rekonstruktionen zusatzlich mit einem zweiten Voxelgitter k=(4Nyx6Nyx3N;) des
Voxelvolumens von 0.75 cm® durchgefiihrt. In diesem wurden die Voxelpositionen ry’
in X-Richtung aus den Schwerpunkten der Gipswurfel hinaus verschoben.

Die Losung des inversen Problems erfolgte mit dem Minimum-Norm-TSVD Verfahren
aus Kapitel 2.3.3. Der TSVD-Schwellwert von etwa 7% (bezogen auf den maximalen
Singuldrwert) wurde unabhéangig fur beide MRX-Bildgebungsansétze empirisch ermit-
telt. Es wurde also ein Schwellwert gesucht, mit dem ein mdglichst hoher Korrelations-
koeffizient R erreicht wurde. Der Korrelationskoeffizient R wurde dabei tber alle VVoxel
der nominellen und rekonstruierten MNP-Verteilung bestimmt (vgl. Kapitel 2.4.2).
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Tabelle 5.1: Korrelationskoeffizient R und MNP-Mengendifferenz Xy fur die Rekonstruktion einer
MNP-Verteilung mit den zwei MRX-Bildgebungssystemen (X, nom=59.8 mg) fur die
Rekonstruktionsgitter A) k=(3N,x6N,x3N,) und B) k=(4N,x6N,x3N,).

A) MRX- Ortsaufgeldste B) MRX- Ortsaufgeldste

Tomographie  MRX Tomographie MRX
R 0.93 0.35 R 0.91 0.27
Xuite 3.8% 8.5% Xaie  7.0% 16.2%

A B

MNP- MRX |ortsaufg.| X
Eb . =T| MNP
Phantom ene | Nom Tomogr.] MRX | in mg

Oben

Obe Mitte

x-Achse
Unten

Abbildung 5.1:  A) Photographie des MNP-Phantoms mit einem Pfeil entlang der x-Achse. B) Nomi-
nelle und mittels Minimum-Norm-TSVD Verfahren rekonstruierte MNP-Verteilungen
aus den MRX-Tomographie- und ortsaufgeldsten MRX-Daten fir ein Rekonstrukti-
onsgitter von k=(3Nyx6N,x3N,).

Bewertung der Rekonstruktionsqualitat

Nominelle Xmne, nom Und rekonstruierte MNP-Verteilungen Xunp, est der ortsaufgeldsten
MRX und MRX-Tomographie sind in Abbildung 5.1B fir die drei horizontalen
Voxelebenen dargestellt. Mittels ortsaufgeloster MRX wird die grolle MNP-
Anreicherung in der oberen, linken Halfte des Phantoms (Beginn x-Achse) wiederge-
funden, jedoch auch gleichmaRig uber die tieferen VVoxelebenen verteilt. Trotz des ge-
ringen Korrelationskoeffizienten R von 35% liegt die MNP-Mengendifferenz Xgis unter
10% (Tabelle 5.1A). Die Veranderung des nominellen MNP-Musters Uber die drei
Voxelebenen konnte mit ortsaufgeldsten MRX-Daten nicht rekonstruiert werden.
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Nominelle| MRX | Ortsaufg. | Xyp

Ebene | Sampl. Verteilung | Tomogr. | MRX | inmg

Oben

Mitte

Unten

Abbildung 5.2:  Mittels Volumensampling berechnete, nominelle MNP-Verteilung Xwne, nomz flr ein
k=(4N,x6N,x3N,) Voxelgitter mit einer raumlichen Auflésung von 0.75 cm® und den
rekonstruierten MNP-Verteilungen Xynp, est Mittels Minimum-Norm-TSVD Verfahren
aus MRX-Tomographie- und ortsaufgeldsten MRX-Daten.

Die rekonstruierte MNP-Verteilung aus den MRX-Tomographiedaten zeigt eine deut-
lich bessere Ubereinstimmung zur nominellen Verteilung. R ist 58% hoher als bei der
ortsaufgelosten MRX und Xgiss liegt unter 4% (Tabelle 5.1A). Allerdings werden mit
beiden Verfahren auch negative MNP-Mengen Xune im Bereich [-1 mg, 0 mg] rekon-
struiert.

XmNp, nomz UNd Xunp, est aUS ortsaufgelosten MRX- und MRX-Tomographiedaten sind
fur das alternative Voxelgitter k=(4N,x6Ny*x3N,) in Abbildung 5.2 dargestellt. Auch die
volumengesampelte Verteilung Xmne, nom2 ISt in der MRX-Tomographierekonstruktion
deutlich zu erkennen. So wird das Muster in der unteren Rekonstruktionsebene eben-
falls auf zwei Voxelreihen in Ny verteilt. Allerdings sind in der oberen Ebene auch klei-
nere Abweichungen von Rekonstruktion und ge&ndertem MNP-Muster zu erkennen.
Fir beide Bildgebungsansatze nimmt R nur geringfligig ab (Tabelle 5.1B). Auch eine
geringe Zunahme von Xgis ist zu beobachten, die bei der MRX-Tomographie 3% und
bei der ortsaufgeltsten MRX 8% betragt.

Sensitivitatsanalyse

Im Folgenden werden die Singuldrwerte der Systemmatrices, sowie die rdumlichen Sen-
sitivitaten untersucht.
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Abbildung 5.3:  Normierte Singularwerte flr ortsaufgeléste MRX (blau) und MRX-Tomographie (rot)
mit einem TSVD-Schwellwert von 7% fir die Invertierung der Systemmatrix Lsc. Die-
ser wurde flr beide Ansatze unabhéngig und empirisch ermittelt.

Die Singulérwerte sind fur ortsaufgeloste MRX (blau) und MRX-Tomographie (rot),
nach ihrer GroRe geordnet und normiert auf ihren jeweils grofiten Singulérwert in Ab-
bildung 5.3 dargestellt. Die Singuldrwerte der Systemmatrix Ls der ortsaufgeldsten
MRX mit der Dimension (242x54) zeigen einen sehr starken Abfall. Bereits der siebte
Singuldrwert liegt unterhalb des empirisch gewahlten Schwellwertes von 7%. Die Sys-
temmatrix Lsc der MRX-Tomographie hat eine viel gréRere Dimension von
(242-48x54). Die Singuldrwerte dieser Matrix fallen deutlich schwécher ab und erst der
49te Singularwert liegt unter dem Schwellwert.

In Abbildung 5.4 ist ein vertikales Schnittbild der rdumlichen Sensitivitadten (xz, y=0)
durch das Messvolumen fir ortsaufgeldste MRX (A) und MRX-Tomographie (B) dar-
gestellt. Dabei werden bei der ortsaufgelosten MRX lokal Sensitivitaten Uber 2 pT/ug
erreicht, wogegen in der MRX-Tomographie nur etwa die Halfte erzielt wird. Offen-
sichtlich kompensiert die hohere magnetische Feldstarke in der ortsaufgelosten MRX
das geringere Relaxationsprodukt aus Kapitel 4.2.

Die Sensitivitat der ortsaufgelésten MRX nimmt mit steigendem Abstand zu den Senso-
ren kontinuierlich ab, bis am unteren Rand des Messvolumens ein Minimum von etwa
1 pT/ug erreicht wird. Dagegen nimmt die Sensitivitdt der MRX-Tomographie deutlich
schneller ab und erreicht bereits in 65 mm vertikalem Abstand zu den Sensoren ein Mi-
nimum von 0.2 pT/ug.
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Abbildung 5.4:  Rdumliche Verteilung der Sensitivitaten S, Uber eine xz-Ebene (y=0) des Messvolu-
mens mit logarithmischer Farbskalierung: A) Fir die ortsaufgeldste MRX mit einem
homogenen Magnetfeld; B) Fiir die MRX-Tomographie aus der Uberlagerung von 48
inhomogenen Magnetfeldern. Der Koordinatenursprung liegt dabei jeweils in der un-
tersten Sensorebene des PTB-304 Vektormagnetometers.

Allerdings ist auch an den Aulenseiten des Messvolumens in Richtung der Anregungs-
spulen eine Zunahme der Sensitivitat zu beobachten. Im Gegensatz zur ortsaufgeldsten
MRX liegen die geringsten Sensitivitaten also nicht am unteren Rand, sondern im Zent-
rum des Messvolumens vor.

5.2.2 Diskussion

Die reale MNP-Verteilung konnte mit der ortsaufgeldsten MRX nicht ohne zusatzliches
Vorwissen dreidimensional aufgeldst werden. Trotz der Uberbestimmten Systemmatrix
lagen nur sechs von 54 Singularwerten uber dem TSVD-Schwellwert. Damit ist eine
prazise Rekonstruktion der Verteilung offensichtlich nicht mdglich und es kommt zu
einer Verschmierung bei der Verwendung eines Minimum-Norm-TSVD Verfahrens.
Allerdings zeigte die ortsaufgeloste MRX auch eine ausgezeichnet hohe Sensitivitat
uber das Messvolumen und eine MNP-Mengendifferenz unter 10%. Das legt eine Kom-
bination beider Verfahren nahe, in der die hdhere Rekonstruktionsqualitdt der MRX-
Tomographie gemeinsam mit der héheren Sensitivitat der ortsaufgelésten MRX genutzt
wird.

In guter Ubereinstimmung mit den theoretischen Untersuchungen [63], [65], [66] konn-
te experimentell verifiziert werden, dass sich die Rekonstruktionsqualitat in der MRX
durch die Nutzung mehrerer, inhomogener Magnetfelder verbessern lasst. Die MRX-
Tomographierekonstruktionen zeigten sowohl qualitativ als auch quantitativ eine deut-
lich bessere Ubereinstimmung mit der nominellen MNP-Verteilung als die Rekonstruk-
tionen aus ortsaufgelosten MRX-Daten.
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Durch die Rekonstruktion mit einem alternativen VVoxelgitter konnte demonstriert wer-
den, dass die MRX-Tomographiebildgebung robust gegeniiber Anderungen des
Voxelgitters im Vorwértsmodell ist. Bei einer deutlichen Steigerung der rdumlichen
Auflosung ist jedoch eine Abnahme der Rekonstruktionsqualitat zu erwarten, da auch
die Kondition der Systemmatrix verschlechtert wird. Coene et al. zeigten fiir diesen
Aufbau anhand statistischer Parameter, dass die Kantenldange der Voxel 5 mm nicht
unterschreiten sollte [134]. Auch die starke Verringerung der Ortsauflésung mit Kanten-
langen uber 1.5 cm fihrte aufgrund stark tberbestimmter Systemmatrices zu Instabilita-
ten in der Losung des inversen Problems [134]. Allerdings sind auch fiir die Ortsauflo-
sung von 1 cm® nicht alle Systemgleichungen linear unabhangig voneinander. Die Stei-
gerung der Spulenanzahl bewirkt jedoch gegenuber der ortsaufgelésten MRX eine Zu-
nahme der Singularwerte Gber dem TSVD-Schwellwert um Faktor 8.

Auf einen Vergleich des KonditionsmaBes p(Lsc) beider Systemmatrices musste ver-
zichtet werden, da diese eine unterschiedliche Dimension aufweisen. Daher wird diese
Untersuchung erst im nachsten Kapitel angewendet.

Mit beiden MRX-Bildgebungsansétzen wurden auch negative MNP-Mengen rekonstru-
iert, die physikalisch nicht plausibel sind. Diese sind eine unerwiinschte Eigenschaft des
Minimum-Norm Schatzers und kénnen z.B. iber eine Zusatzbedingung (Non-Negative
Least Square) in der Losung des inversen Problems umgangen werden. Durch die An-
wendung dieses Verfahrens konnte die Rekonstruktionsqualitdt fir den MRX-
Tomographie-Prototyp Maus weiter verbessert werden [135].

Fur die MRX-Tomographiesequenz mit 48 einzelnen MRX-Messungen wird eine lange-
re Gesamtmessdauer benétigt. Allerdings fuhrten die Automatisierung und die Verkir-
zung der MRX-Parameter Magnetisierungs- (tmag) und Messzeit tmess in der MRX-
Tomographie (tmag: 60 S zU 1S, tgelay: 10 S ZU 450 S, tmess: 60 S zu 2 s) dazu, dass die
insgesamt 240 MRX-Messungen (48 Einzelmessungen x 5 Mittelungen) innerhalb von
etwa 12 Minuten durchgefiihrt werden konnten. Somit liegt die Gesamtmessdauer un-
terhalb einer typischen Narkosedauer von 20 Minuten fur Tierversuche [55]. Weiterhin
fuhrte die Verkirzung der Totzeit zu einem vergleichbaren Relaxationsprodukt (y-Ax)
zwischen MRX-Tomographie und ortsaufgeloster MRX fur das untersuchte MNP-
System (Kapitel 4.2).

Der MRX-Tomographieaufbau muss derzeit in der aufwandig magnetisch-geschirmten
Umgebung des BSMR2 betrieben werden. Neuartige transportable MRX-Scanner mit
integrierter supraleitender Schirmung [136] bieten die Mdoglichkeit, die MRX-
Tomographie auch in einer klinischen Umgebung anzuwenden.
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5.3 Einfluss des Probenabstandes von Spulen und Sensoren
auf die Rekonstruktionsqualitat

5.3.1 Methodik und Resultate

Prototyp Kaninchen mit der ,,P“-formigen und einer schachbrettartigen MNP-
Verteilung

Im Folgenden wird die Rekonstruktionsqualitdt des Prototyps Kaninchen (Kapitel 3.2.7)
in Abhangigkeit unterschiedlicher MNP-Verteilungen bewertet. Dazu wird ein identi-
sches, zweidimensionales MNP-Muster mehrfach mit der sequentiellen MRX-
Tomographie vermessen, wobei jedoch fiir jede Sequenz ein unterschiedlicher Vertikal-
abstand des Musters zu den Sensoren gewahlt wird [110].

Da die MNP in der in-vivo Anwendung (z.B. in Kaninchen) in der Regel homogen tber
raumlich voneinander getrennte Organe (z.B. Leber, Lunge, Milz), sowie dem Tumor
verteilt sind [97], [137], soll zusé&tzlich eine ausgedehnte (3D) MNP-Verteilung unter-
sucht werden.

Systemparameter und Nanopartikelverteilung

Zur Anordnung der MNP-Verteilungen wurden die fiinf Einschiibe im ROl Tumor des
Kaninchenphantoms (Kapitel 3.1.3) genutzt. Dafir wird die ,,P“-férmige MNP-Probe
(Kapitel 2.3.3, Xpnp=6.4 Mg, Xt nom=95.6 mg) der Reihe nach in jedem der fiinf Ein-
schiibe platziert und mit der sequentiellen MRX-Tomographie vermessen. Die jeweili-
gen Lagen des ,,P“ wihrend der sequentiellen MRX-Tomographiemessungen werden im
Folgenden als Phantomlagen P1 bis P5 bezeichnet.

Mit den Phantomlagen wurden folgende Falle untersucht:

a) nah der Sensoren (60 mm) und der (oberen) Anregungsspulen (15 mm) (P5)
b) nah der (unteren) Anregungsspulen (15 mm), aber entfernt zu den Sensoren

(120 mm) (P1)

c) entfernt von den Anregungsspulen (27-39 mm) und den Sensoren (72-96 mm)
(P2, P3 und P4)

Eine weitere MNP-Verteilung wurde tUber mehrere, vertikale Einschiube der ROl Tumor
aus insgesamt 96 MNP Gipswirfeln (1=1.2 cm, Xpmne=6.2 mg, Xiot, non=595.6 mg) an-
geordnet. In den Einschiiben 1, 3 und 5 befanden sich jeweils 32 MNP Gipswirfel, die
in 2x4 MNP-BIlocken schachbrettartig angeordnet wurden. Das Schachbrettmuster im
Einschub 3 wurde gegeniiber den anderen Einschiiben um 180° gedreht. Einschub 3 hat
die grélte Entfernung zu den Anregungsspulen, so dass die MNP in den anderen Ein-
schuben einen wesentlich hoheren Anteil am Relaxationsfeldmuster haben.
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Tabelle 5.2: Korrelationskoeffizient R und MNP-Mengendifferenz Xy aus der MRX-Tomographie
(Xiot, om=95.6 mg) fur ein Rekonstruktionsgitter von A) k=(10N,x10Nyx5N,) und B)
k=(11N,x11N,x6N,) fiir die P-formige MNP-Verteilung (Kapitel 2.3.3), die in den 5
Einschuben (Phantomlagen P1 bis P5) des MNP-Supports separat vermessen wurde.

Ay P5 P4 P3 P2 Pl B) P5 P4 P3 P2 Pl

R 092 067 055 060 0.86 R 0.88 070 062 064 0.85

Xaie 44% 7.4% 6.7% 7.2% 54% Xairr  4.4% 9.2% 7.1% 6.0% 6.4%

Phantomlage

Rekonstruktionsebene

Abbildung 5.5:  MRX-Tomographierekonstruktionen (Spalten), die fur das P-formige MNP-Muster in
den flinf horizontalen Einschiben des MNP-Supports (Zeilen) ermittelt wurden. Aus
Darstellungsgriinden wurde jede Rekonstruktion auf den maximalen VVoxel Wert inner-
halb der Spalte skaliert. Negative MNP-Mengen sind nicht dargestellt (Diese lagen
Uber Xynp> -2 mg).

Diese Verteilung soll zeigen, welche MNP-Strukturen im Probeninneren noch aufgeldst
werden koénnen, wenn gleichzeitig MNP an der Oberflache vorliegen. Das bildet z.B.
MNP im Tumor an der Oberflache des Kaninchens und MNP in der darunter liegenden,
femoralen Arterie nach.

Rekonstruktionsgitter

Die Rekonstruktion erfolgte auf einem regelméaBigen Gitter mit k=(10Nyx10Nyx5N,)
Voxeln von je 1.72 cm® Volumen. Wie bereits in Kapitel 5.2 wurde jeweils zusétzlich
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mit einem Gitter k=(11Nxx11Nyx6N,) von je 1.19 cm® Volumen ohne das Vorwissen
uber die Struktur der MNP-Verteilung rekonstruiert. Die Losung des inversen Problems
erfolgte mit den Minimum-Norm Verfahren aus Kapitel 2.3.3. Zur Stabilisierung der
Rekonstruktion wurde fur jede Phantomlage ein individueller TSVD-Schwellwert empi-
risch ermittelt. Dieser lag Uber alle Phantomlagen im Bereich von [0.1%, 10%)].

Bewertung der Rekonstruktionsqualitat

Die rekonstruierten MNP-Verteilungen fur die finf Phantomlagen sind in Abbildung
5.5 dargestellt. Dort sind vertikal die finf Rekonstruktionsebenen N, jedes MRX-
Tomographiebildes angeordnet. Die horizontale Gliederung der einzelnen Bilder zeigt
die jeweilige Phantomlage an. Im Idealfall wiirde also das ,,P* auf der Hauptdiagonale
der so aufgespannten Bildmatrix rekonstruiert werden. Auch in den MRX-
Tomographiebildern ist das ,,P* in der jeweiligen Lage zu erkennen. Allerdings kann
mit zunehmendem Abstand zu den Anregungsspulen, oberhalb und unterhalb des Phan-
toms, auch ein Auslaufen des Musters auf weitere VVoxel innerhalb der jeweiligen Re-
konstruktionsebene, sowie die Verschmierung in weitere Rekonstruktionsebenen beo-
bachtet werden. Der hochste Korrelationskoeffizient R wird fur P5 erreicht, wenn sich
das ,,P* also nahe von Sensoren und Spulen befindet (a) (Tabelle 5.2A). Trotz der grof-
ten Entfernung zum Sensorsystem wird weiterhin ein hohes R fir P1 erreicht (b). Mit
steigendem Vertikalabstand zum Spulensystem wird das ,,P*“ zunehmend verschmiert
(c), was fur P4 vornehmlich innerhalb der Rekonstruktionsebene (xy) und fiir P2 uber
weitere Ebenen (z) erfolgt. In der Rekonstruktion P3 ist nur noch die Kontur des ,,P* zu
erkennen und die Verschmierung wirkt sich in alle 3 Raumrichtungen (xyz) aus. Trotz
des unterschiedlichen R wurde in allen Rekonstruktionen eine MNP-Mengendifferenz
Xaife von unter 8% erreicht.

In Tabelle 5.2B sind die Parameter der Rekonstruktionsqualitét, die fir das VVoxelgitter
k=(11Nxx11Nyx6N,) bestimmt wurden, zusammengefasst. In diesen wurde eine ahnli-
che Rekonstruktionsqualitat erzielt. Fir die Phantomlagen P1 und P5 wurde eine gerin-
ge Abnahme von R bestimmt, wogegen sich R fur P2, P3 und P4 sogar leicht verbessern
lasst. Die MNP-Mengendifferenz Xgis liegt unabhdngig vom Voxelgitter unter 10%.

In Abbildung 5.6 sind die nominelle und rekonstruierte MNP-Verteilung des Schach-
brettmusters dargestellt. Das obere und untere Schachbrettmuster konnten dabei gut
aufgeldst werden. Auch das um 180° gedrehte Schachbrettmuster ist zu erkennen, wird
jedoch auch uber die Rekonstruktionsebenen 2 und 4 verschmiert. In einer Schichtaddi-
tion der drei mittleren Ebenen ist das gedrehte Muster deutlicher zu erkennen. Fir die
Verteilung wurde ein R von 65% und Xgisr unter 10% erreicht (Tabelle 5.3A). Die Re-
konstruktion auf einem Voxelgitter von k=(11Nxx11Nyx6N,) mit einem Voxelvolumen
von 1.19 cm® fiihrt zu einer geringen Abnahme von R um 6% und einer Zunahme von
Xaite um etwa 2% (Tabelle 5.3B).
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Tabelle 5.3: Korrelationskoeffizient R und MNP-Mengendifferenz Xy aus der MRX-Tomographie
(nominell Xio, nom=595.6 mg) fiir ein Rekonstruktionsgitter von A) k=(10N,x10N,x5N,)
und B) k=(11N,x11N,x6N,) fiir die schachbrettfrmige MNP-Verteilung.

A) Gitter 1 B) Gitter 2
R 0.65 R 0.59
Xdiff 5.8% Xdiff 7.2%

Rekonstruktionsebene

Abbildung 5.6:  Nominelle und rekonstruierte MNP-Verteilung der schachbrettférmigen MNP-
Verteilung aus insgesamt 32 MNP-W(rfeln in den Einschiiben 1 (unten), 3 (mitte) und
5 (oben) der ROI Tumor des Kaninchenphantoms. Um die Bildintensitaten fir die vi-
suelle Beurteilung zu erhéhen, ist zusétzlich die Schichtaddition der mittleren Re-
konstruktionsebenen 2, 3 und 4 dargestellt.

Analyse der Singularwerte und raumlichen Sensitivitéaten

Die Singularwerte von Lsc sind gemeinsam mit dem empirisch gewéhlten
TSVD-Schwellwertebereich von [0.1%, 10%] in Abbildung 5.8 dargestellt. Die Dimen-
sion der Systemmatrix Lsc betragt (7260x500). Dabei liegen 10-20% aller
Singuldrwerte oberhalb des empirisch gewéhlten Schwellwertbereichs.
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Tabelle 5.4: KonditionsmaB p(Ly,, i) bestimmt fiir die jeweils 100 Voxel (Ny, N,) der fiinf horizonta-
len Rekonstruktionsebenen N, ; miti=L1,..., 5.
N,-Ebene (i) 5 4 3 2 1
ALnz, i) 5.67 9.84 10.91 581 4.77
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Abbildung 5.7:  Normierte Singularwerte der Systemmarix Lgc, die fur den MRX-Tomographie-
Prototyp Kaninchen berechnet wurden. Die gestrichelten Linien kennzeichnen den ge-
wahlten TSVD-Schwellwertebereich zwischen 0.1% und 10%.

Zur Beurteilung linearer Abhé&ngigkeiten der Systemgleichungen innerhalb der flinf
horizontalen Rekonstruktionsebenen, wurde das KonditionsmaR oLy, i) fur die jeweili-
ge Rekonstruktionsebene (Nz) einzeln bestimmt (Tabelle 5.4). Die Berechnung von
P(Lng, i) erfolgte mit einem Voxelgitter von k=(10N,x10Nyx1N,). Die z-Koordinate des
Gitters mit z;=[-60, -72, -84, -96 und -112 mm] entsprach dabei der jeweiligen Lage des
MNP-Musters im horizontalen Einschub. Lineare Abh&ngigkeiten des Gleichungssys-
tems zwischen den einzelnen Rekonstruktionsebenen werden demnach bei dieser Ana-
lyse nicht berticksichtigt. Das hochste Konditionsmald wurde dabei fur die Ebene 3 mit
dem grofiten Abstand zum Spulensystem berechnet. In dieser Ebene sind deutlich mehr
Systemgleichungen linear abhé&ngig, was sich negativ auf die Rekonstruktionsqualitat
auswirkt. Mit kleiner werdendem Abstand zum Spulensystem ist eine Abnahme des
Konditionsmalies zu beobachten, bis in Ebene 1 ein p(Ly;, ;) von 4.77 und in Ebene 5
ein p(Lnz, i) von 5.67 erreicht wird. Dagegen wirkt sich ein geringer Sensorabstand nicht
immer positiv auf po(Ly; ;) aus, da z.B. fiir die sensornahe Ebene 4 ein héheres p(Ly;, i)
(Faktor 2) als in der weiter entfernten Ebene 2 ermittelt wurde.
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Abbildung 5.8:  Raumliche Verteilung der Sensitivitaten S, im Messvolumen mit logarithmischer Farb-
skalierung. Der Koordinatenursprung liegt im Zentrum der untersten Ebene des 304
Vektormagnetometers. Die Darstellung erfolgt A) in der xz-Schnittebene zentral durch
das Messvolumen und B) in den 5 xy-Schnittebenen der Einschiibe des MNP-Supports
(Rekonstruktionsebenen).

In Abbildung 5.8 sind die raumlichen Sensitivitaten S im Messvolumen in logarithmi-
scher Farbskalierung dargestellt. Diese wurden fur jeweils 50 x 50 Voxel durch das
Messvolumen mit einer Auflésungen von 5.7 mm? (vertikal, xy, y=0) und mit 2.9 mm?
fur die funf horizontalen Rekonstruktionsebenen (z=[-60, -72, -84, -96 und -112 mm])
berechnet. Im vertikalen (xz) Schnitt (Abbildung 5.8A) durch das Messvolumen zeigt
sich darin die hochste Sensitivitat im oberen Bereich nahe der Sensoren und der oberen
Anregungsspulen. Das Ubersteigt die Sensitivitat des Prototyps Maus aus Kapitel 5.2
lokal um Faktor 2. Offensichtlich kompensieren die groReren Anregungsspulen und die
hohere Stromstérke im Prototyp Kaninchen also den gréf3eren Abstand zu den Sensoren.
Allerdings nimmt die Sensitivitdt mit zunehmendem Abstand zu den Sensoren auch
uber eine Dekade ab und erreicht zwischen den Ebenen 3 und 2 ein Minimum, um da-
nach mit Annaherung an die unteren Anregungsspulen wieder leicht anzusteigen. Zu-
dem ist in lateraler Richtung im mittleren Bereich eine leichte Verstarkung der Sensiti-
vitat zu erkennen, die zum Rand hin abnimmt. Dieses Sensitivitatsmuster kann damit
erklart werden, dass im Gegensatz zum Prototyp Maus keine seitlichen Spulenarrays
vorliegen. In den horizontalen Schnitten (Abbildung 5.8B) an den Positionen der finf
Ebenen (schwarze Linien in Abbildung 5.8 markieren diese Ebenen) lassen sich die
raumliche Lagen der Anregungsspulen als Muster in der Sensitivitat erkennen.
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Diese sind besonders scharf fiir die Schnitte durch die Ebene 1 und 5 dicht an den Spu-
len und wesentlich schwacher ausgepragt fiir die drei mittleren Ebenen. So sind etwa im
Schnitt der mittleren Ebene die Spulenlagen als solche kaum noch zu erkennen.

Demnach liegen in den Ebenen 1 und 5 hohe Sensitivitaten und ein geringes p(Lnz, i)
vor, was die hohe Rekonstruktionsqualitét erkléart. Der umgekehrte Fall wurde fir Ebe-
ne 3 beobachtet. Fir Ebene 4 wurden hohe Sensitivitaten, jedoch auch ein hohes
o(Lnz i) bestimmt. Andererseits wurden fiir Ebene 2 geringe Sensitivitaten, aber auch
ein geringes p(Ln; i) bestimmt. In beiden Fallen wurde gemessen Uber alle Phantomla-
gen eine mittlere Rekonstruktionsqualitit beobachtet.

5.3.2 Diskussion

Diese Untersuchungen zeigen, dass die MRX-Tomographie den reproduzierbaren und
quantitativen 3D-Nachweis von MNP in einem Messvolumen von 600 cm?® erlaubt.
Damit wurde das Messvolumen gegeniiber des Prototyps Maus etwa verzehnfacht.

Mit zunehmender GroRe des Messvolumens (und vergleichbarer Ortsauflosung) nimmt
jedoch auch die Anzahl der Unbekannten in der Systemmatrix Lsc um etwa Faktor 10
zu. Wahrend im Prototyp Maus 90% der Singulérwerte Gber dem TSVD-Schwellwert
lagen, sind es hier nur noch 10-20%. Um mehr Raumfrequenzen auflésen zu konnen,
muss auch die Anzahl linear unabhéngiger Gleichungen erhéht werden, z.B. durch die
Steigerung der Spulenanzahl. Das bedeutet jedoch eine langere Gesamtmessdauer der
sequentiellen MRX-Tomographie. Die hier erreichte Gesamtmessdauer von tyrx=105 s
hat den Vorteil, dass die MNP-Bildgebung weiterer ROIs des Kaninchens oder Mitte-
lungen zur Verbesserung des SNR in der Narkosedauer mdglich sind. Dennoch wurde
fur die Phantomlagen P1 und P5 eine hohe Rekonstruktionsqualitét erreicht. Diese wird
demnach vom Abstand der MNP-Probe zum Spulensystem bestimmt. Mit zunehmender
Entfernung der MNP-Probe zu den Anregungsspulen, d.h. insbesondere fir MNP im
Probenzentrum, nehmen die Spulen- und Sensorsensitivitaten jeweils mit etwa r ab.

Dadurch werden diese MNP mit deutlich geringerer Feldstarke magnetisiert und mit
geringerer Sensitivitat detektiert. Zum Anderem verbreitern sich auch die
Isokonturlinien beider Sensitivitatsverteilungen, d.h. es entstehen immer grofiere Berei-
che gleicher Magnetisierung, deren Relaxationsfeldmuster schwieriger zu trennen sind
(vgl. Kapitel 3.2.5). So war fir die weiteren Phantomlagen eine Abnahme von R zu be-
obachten. Dabei kann das maRige R der sensornahen Phantomlage P4 dadurch erklart
werden, dass die Relaxationsfeldmuster der MNP nur lokal auf wenige Sensoren verteilt
werden. In diesem Bereich verbreitern sich bereits die Isokonturlinien der Spulenfelder,
sodass im Gegensatz zu P1 eine Abnahme von R zu erwarten ist. Allerdings konnte die
gesamte MNP-Menge in allen Phantomlagen auf unter 10% genau rekonstruiert werden.
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Auch eine Anderung des Voxelgitters im Vorwartsmodell beeinflusste die Rekonstruk-
tionsqualitat nur geringfligig. Lagen die MNP in Bereichen geringer Sensitivitat vor,
konnte R sogar leicht gesteigert werden. Das kdnnte jedoch auch an der gednderten no-
minellen MNP-Verteilung liegen, die durch das Resampling auf mehrere VVoxel verteilt
(geglattet) wurde. Daher kann auch die unerwinschte Verschmierung durch das Mini-
mum-Norm-TSVD Verfahren zu der positiven Bewertung gefiihrt haben.

Weiterhin zeigte die Rekonstruktion der schachbrettformigen MNP-Verteilung, dass
eine Auflésung von MNP in Bereichen geringer Sensitivitat selbst dann mdglich ist,
wenn zuséatzlich MNP in Bereichen hoher Sensitivitat vorliegen. Dieser Fall ist fir die
Biomedizin von Interesse, um etwa MNP in der femoralen Arterie eines Kaninchens
aufzuldsen, wenn gleichzeitig MNP im Tumor vorliegen.

Die Abstandsabhé&ngigkeit des Relaxationsfeldmusters der MNP zu den Spulen und
Sensoren fiihrte Uber das grolRere Messvolumen zu einer Abnahme der Sensitivitat von
uber einer Dekade. Diese lasst sich mit einem Spulensystem, das ausschliel3lich aus
Spulen des gleichen Durchmessers besteht, nur schwer ausgleichen. Ein hohes Potential
zur Verbesserung der Rekonstruktionsqualitat liegt in der Optimierung der Anordnung,
Anzahl und Geometrie der Anregungsspulen [138]. Auch Anregungsspulen innerhalb
des Phantoms sind denkbar, um die Sensitivitatsunterschiede auszugleichen. Diese
kdnnten in der biomedizinischen Anwendung minimal-invasiv eingebracht werden.

Weiterhin lassen sich in einem Optimierungsproblem Magnetisierungsstrome Inyag flr
die einzelnen Anregungsspulen in einer Sequenz bestimmen, mit denen eine moglichst
homogene Sensitivitatsverteilung und damit eine bessere Rekonstruktionsqualitat er-
reicht werden kann [66], [139].

5.4 Einfluss der MNP-Menge auf die Rekonstruktionsqualitat
und Abschatzung der Nachweisgrenze im MRX-
Tomographieaufbau

5.4.1 Methodik und Resultate
Prototyp Kaninchen mit der ,,P“-formigen MNP-Verteilung

In diesem Abschnitt soll der Einfluss der MNP-Menge Xunp auf die Rekonstruktions-
qualitat und die Nachweisgrenze im MRX-Tomographieaufbau abgeschatzt werden. In
der MRX-Spektroskopie wird die Nachweisgrenze flr ein bestimmtes MNP-System
durch die MRX-Vermessung einer Verdiinnungsreihe, also mehreren MNP-Proben be-
kannter aber z.B. dekadisch abnehmender MNP-Menge Xune, bestimmt [46], [140].
Dabei wird die MNP-Menge angegeben, die gerade noch Uber dem Messrauschen
nachweisbar ist.
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Eine solche Vorgehensweise ist in der MRX-Tomographie so nicht moglich. Aufgrund
unterschiedlicher Sensitivitdten im Aufbau variiert die Nachweisgrenze innerhalb des
Messvolumens und ist abhangig von der realen MNP-Verteilung. Weiterhin fiihren Un-
sicherheiten des MRX-Tomographieaufbaus in der Losung eines inversen Problems zu
einem Bildrauschen, das mit steigender Kondition der Systemmatrix zunimmt und die
Nachweisgrenze beschrénkt. Aber auch mit unterschiedlichen Sensitivitaten im Aufbau
kann eine Nachweisgrenze abgeschétzt werden. Haufig wird dafir der Einfluss des SNR
auf die Rekonstruktionsqualitat untersucht. In Computersimulationen werden dafr die
Relaxationsfeldmuster einer vorgegebenen MNP-Verteilung berechnet und mit be-
stimmten Rauschmodellen (z.B. gauBverteiltes Rauschen) tiberlagert. Durch die Rekon-
struktion der Verteilung kann anschliefend die Rekonstruktionsqualitat in Abhangigkeit
des SNR bewertet werden [59]. Allerdings ist diese Analyse davon abhéngig, wie genau
das genutzte Rauschmodell das reale Messrauschen im MRX-Tomographieaufbau ab-
bildet.

Daher werden in der folgenden Analyse experimentelle Daten fur das Messrauschen im
MRX-Tomographieaufbau verwendet. Daflir werden MRX-Tomographiemessungen
durchgefihrt, in denen sich keine MNP im Aufbau befinden (vgl. Kapitel 4.4).

Systemparameter und Nanopartikelverteilung

Im Gegensatz zu den Untersuchungen des vorherigen Kapitels werden also die Relaxa-
tionsfeldmuster der MNP-Verteilungen nach Gleichung (2.10) berechnet. Diese werden
anschlieBend mit gemessenen Rauschsignalen des MRX-Tomographieaufbaus (Proto-
typ Kaninchen) Uberlagert. Als MNP-Simulationsverteilungen wurden die zwei Phan-
tomlagen P5 und P3 der ,,P* formigen MNP-Verteilung ausgewahlt. Fiur MNP im Ein-
schub 5 des MNP-Supports wurden die hochsten Sensitivitdten und fir MNP im Ein-
schub 3 die geringsten Sensitivitdten im Messvolumen des MRX-Tomographieaufbaus
bestimmt.

Neben dem Messrauschen fiihrt auch die Diskretisierung der realen MNP-Verteilung
mit dem Voxelgitter des Vorwartsmodells zu einer Unsicherheit, die in Computersimu-
lationen berticksichtigt werden sollte (Vermeidung des ,,Inverse Crime*). Daher wurde
zur Erzeugung der simulierten Relaxationsfeldmuster ABsc des ,,P*“ in den Phantomla-
gen P5 und P3 ein Voxelgitter von k=(40N,x40Ny*x20N;) mit einem Voxelvolumen von
54 mm® genutzt und mit einem Voxelgitter von k=(10Nxx10Nyx5N;) Voxeln von je
1.72cm® Volumen rekonstruiert. Zur Aufnahme des Messrauschens im MRX-
Tomographieaufbau wurde eine Sequenz ohne MNP im Aufbau durchgefiihrt und fur
eine statistische Auswertung insgesamt 30-mal wiederholt.



5 Untersuchungen der Rekonstruktionsqualitit experimenteller MRX-Bildgebungssysteme 82

Datenverarbeitung

Die Differenzamplituden ABgis wurden wie in Kapitel 4.4 fir jeden Messkanal als Dif-
ferenzsignal Bgir(t)=B(t)ieer1-B(t)ieer2 zZWeier, nacheinander aufgenommener Rauschsig-
nale im Zeitintervall <t;=80 ms, t,=1.5 s> ausgewertet und mit den simulierten Relaxa-
tionsfeldmustern ABsc sim aus Gleichung (2.10) Uberlagert:

ABg +AByi = Lo - (Xypp +1y) (5.1)

Zur Untersuchung der Abhangigkeit der Rekonstruktionsqualitat von der MNP-Menge
Xwmne Wurden Voxelbeladungen Xune im Bereich [0.0004, 20] mg/cm? zur Berechnung
der Relaxationsamplituden ABsc genutzt. Obwohl der Ursprung des Messrauschens
nicht in den Positionen r‘ liegt, wird es auf die einzelnen Voxel in Form eines Bild-
rauschens ny Ubertragen. In der Losung des inversen Problems sind beide Gréf3en nicht
mehr voneinander zu trennen

XMNP, est — I—sc+ '(ABsc + ABdiff) . (5.2)

Durch das Rauschen in den Messdaten unterscheiden sich die gemessenen und simulier-
ten Feldmuster, was in Abh&ngigkeit der mathematischen Kondition von Lsc zu Abwei-
chungen zwischen realer MNP-Verteilung und der Rekonstruktion Xynp, est fuhrt.

Die Losung des inversen Problems erfolgte mit den Minimum-Norm-TSVD Verfahren.
Zur Stabilisierung der Losung des inversen Problems wurde fur die Rekonstruktion ein
TSVD-Schwellwert empirisch ermittelt, der fur beide MNP-Verteilungen (P5: 7%;
P3: 0.2%) mit den Schwellwerten aus Kapitel 5.3 tibereinstimmte.

Bewertung von Differenzamplituden und Rekonstruktionsqualitat

Die Verteilung der ermittelten Differenzamplituden ABgisr im Aufbau zwischen zwei
MRX-Tomographiesequenzen sind in Abbildung 5.9 separat nach der Magnetisierung
mit den 15 Anregungsspulen oberhalb des Kaninchephantoms (A) und den 15 unteren
Spulen (B) dargestellt.

Die Differenzamplituden beider Verteilungen sind nach dem Kolmogorov-Smirnov-
Test [141] (p<0.01) und x*-Test [142] (p<0.01) mit hoher statistischer Wahrscheinlich-
keit nicht normalverteilt. Das kann mit den nicht reproduzierbaren Rauschsignalantei-
len, die in Kapitel 4.4 naher untersucht wurden, erklart werden. Unabhangig von der
Position der jeweiligen Anregungsspule vom Sensorsystem zeigt sich jedoch ein ahnli-
ches 90% Quantil beider Verteilungen bei etwa +250 fT, was deutlich unter den
Rauschamplituden 4By, von bis zu 10 pT aus Kapitel 4.4 liegt.

Die Relaxationsfeldmuster wurden fur MNP-Mengen Xune im  Bereich
[1 pg/em®, 10 mg/cm?®] fiir beide Verteilungen nach Gleichung (5.1) berechnet und mit
den ermittelten Differenzamplituden ABgis Uberlagert.
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Abbildung 5.9:  Ermittelte Rauschamplituden ABg im Zeitintervall <t;=80 ms, t,=1.5 s> als Differenz
zweier MRX-Tomographiemessungen ohne MNP-Verteilung B(t)gisr=B(t)ieer-B(t)ieer2s
die mit den Standardparametern der sequentiellen MRX-Tomographie (Kapitel 4.6)
durchgeflhrt wurden. Histogramme von 4By flr A) die 15 Anregungsspulen oberhalb
und B) unterhalb des Kaninchenphantoms.

Anhand der rekonstruierten Verteilungen Xunp, est Nach Gleichung (5.2) konnten so Kor-
relationskoeffizient R und MNP-Mengendifferenzen Xgiss flr die Rekonstruktionen in
Abhangigkeit der MNP-Menge bestimmt werden. Weiterhin konnte aus den Rekon-
struktionen der Differenzamplituden ABgis aus allen 30 MRX-Tomographiesequenzen
nach Gleichung (5.2) die Standardabweichung beider Parameter bestimmt werden.

Der R fir beide Phantomlagen ist in Abbildung 5.10 und Xgis in Abbildung 5.11 darge-
stellt. Fir beide Phantomlagen ist ein Sattigungsverhalten von R zu erkennen. Bereits
bei wenigen pg/cm? ist ein deutlicher Anstieg von R fiir die Phantomlage P5 zu erken-
nen, bis R nach etwa 100 pug/cm?® in die Sattigung (R=0.96) tibergeht. Hingegen ist fiir
die Phantomlage P3 erst nach einigen 10 pg/cm? ein deutlicher Anstieg von R zu erken-
nen. Auch der Ubergang in das Sattigungsverhalten (R=0.58) findet erst iiber 1 mg/cm®
statt. Damit liegt das R der simulierten und mit Rauschdaten tberlagerten MNP-
Verteilungen im Sattigungsbereich nur bis zu 4% Uber dem fur die realen MNP-
Verteilungen erreichtem R aus Kapitel 5.3. Mit dem Erreichen des Sattigungsbereiches
nimmt auch die Standardabweichung von R deutlich ab. In diesem Bereich konnten bei-
de MNP-Verteilungen tber die 30 Rekonstruktionen gut reproduziert werden.

Auch fur die MNP-Mengendifferenz Xgi in Abbildung 5.11 ist ein Sattigungsverhalten
zu erkennen. Allerdings nimmt die Standardabweichung der Quantifizierung fir beide
Phantomlagen schon iiber 100 pg/cm? deutlich ab. So ist auch schon vor dem Erreichen
des Sattigungswertes von R in der Phantomlage P3 eine Quantifizierungsunsicherheit
von unter 10% fiir MNP-Mengen ab Xunp=500 pg/cm® méglich. Fiir die Phantomlage
P5 wird diese sogar schon fiir Xmne>100 pg/cm? erreicht.
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Abbildung 5.10: Der Korrelationskoeffizient R in Abhangigkeit der MNP-Menge Xyune pro Voxel fur die
,Pe-formige MNP-Verteilung in der oberen Phantomlage P5 (rot) und der mittleren
Phantomlage P3 (blau). Zur Bestimmung der Unsicherheiten wurden die Simulationen
mit den Rauschdaten aus 30 MRX-Tomographiesequenzen ohne Probe uberlagert.
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Abbildung 5.11: Xgi in Abhangigkeit der MNP-Menge Xunp in den Voxeln fiir die ,,P“-formige MNP-
Verteilung in den Phantomlagen P5 (rot) und P3 (blau). Die Unsicherheiten wurden
anhand der 30 MRX-Tomographiesequenzen ohne Probe bestimmt.
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Demnach ist beim Unterschreiten einer MNP-Menge Xyne von 500 pg/cm® mit einer
signifikanten Abnahme der Rekonstruktionsqualitat in Bereichen geringer Sensitivitat
des Untersuchungsbereiches zu rechnen. Daher wird diese Menge als Nachweisgrenze
des MRX-Tomographieaufbaus angegeben.

5.4.2 Diskussion

Diese Untersuchung erlaubte die Abschdtzung der Nachweisgrenze im MRX-
Tomographieaufbau von etwa Xmne=500 pg/cm®. In Bereichen geringer Sensitivitat,
also insbesondere im Probenzentrum, wird beim Unterschreiten dieses Wertes eine sig-
nifikante Abnahme der Rekonstruktionsqualitat erwartet. Eine Verbesserung der Re-
konstruktionsqualitat fiir geringere MNP-Mengen im MRX-Tomographieaufbau ist
durch die Anpassung der MRX-Parameter, wie z.B. einer Erhéhung der Magnetisie-
rungsstromstarke lnag zu erwarten. In Abhéangigkeit von der hoheren magnetischen
Feldstarke am Probenort wirden auch geringere MNP-Mengen Relaxationsamplituden
uber dem Messrauschen liefern. Auch langere Magnetisierungs- und Messzeiten konn-
ten zur Verbesserung des SNR genutzt werden, da in Abhangigkeit von diesen Parame-
ter auch grolere Partikelfraktionen zum Messsignal beitragen wirden. Weiterhin zeigte
die Rekonstruktionsqualitit beider Verteilung in Abhangigkeit von der MNP-Menge ein
Sattigungsverhalten, mit dem selbst fir MNP-Mengen bis zu 10 mg/cm? kein Korrelati-
onskoeffizient von R=1 erreicht wurde. Das war zu erwarten, da das genutzte inverse
Verfahren aufgrund der Minimum-Norm Annahme grundsatzlich von einer glatten
MNP-Verteilung ausgeht. Das zugrunde liegende ,,P* besteht jedoch aus einzelnen ab-
gegrenzten MNP-Bereichen. Zur Verbesserung der Rekonstruktionsqualitat kdnnten
alternative inverse Losungsverfahren genutzt werden oder Zusatzbedingung gestellt
werden, die z.B. durch den Ausschluss negativer MNP-Mengen die Rekonstruktion an-
hand des a-priori Wissens stabilisieren.

Die gute Ubereinstimmung der Rekonstruktionsqualitat dieser Simulationsstudie mit
den Rekonstruktionen der realen MNP-Verteilungen (etwa 3.6 mg/cm®) aus Kapitel 5.3
zeigt, dass die Nutzung gemessener Rauschdaten in Simulationen eine gute Einschét-
zung der MRX-Tomographiebildgebung erméglicht. Theoretische Untersuchungen, wie
z.B. die Bestimmung geeigneter Anregungsschemata fur die MRX-Tomographie, kon-
nen so mit den Rauschdaten eines konkreten Aufbaus vor der experimentellen Anwen-
dung geprift werden [90].

Geringe Abweichungen von R zwischen diesen Untersuchungen und den Experimenten
mit den realen MNP-Verteilungen (etwa 4%) lassen sich durch Positionsunsicherheiten
im MRX-Tomographieaufbau erkldren, die in dieser Analyse vernachléssigt wurden.
Eine gemeinsame Betrachtung von Rausch-, Modell- und Positionsunsicherheiten des
MRX-Tomographieaufbaus ist derzeit Gegenstand intensiver, numerischer Unsicher-
heitsbetrachtungen [128].
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6 Verfahren der MRX-Tomographie fur die
biomedizinische Anwendung

6.1 Zielstellung

In diesem Kapitel wird die MRX-Tomographiebildgebung mit dem erweiterten MRX-
Tomographieansatz [143] (Kapitel 4.3) und den alternativen Anregungssequenzen un-
tersucht (Kapitel 2.3.4).

Neben dem ortsaufgeldsten Nachweis von MNP im Korper ist in der Biomedizin auch
die Auflésung des Bindungszustandes der MNP an die biologische Umgebung von Inte-
resse. Der Nachweis spezifischer Bindungsreaktionen der MNP an biologische Zielre-
gionen konnte eine fruhzeitige Erkennung von Krebszellen mittels MRX-Tomographie
ermdglichen und zum Verstandnis des Zusammenspiels von MNP und Physiologie bei-
tragen.

Weiterhin werden in der Biomedizin Akquisitionsprotokolle benétigt, die eine schnelle
Bildgebung grofier Untersuchungsbereiche ermdglichen. Die Gesamtmessdauer in ei-
nem konkreten MRX-Tomographieaufbau mit sequentieller Anregung, d.h. jede Anre-
gungsspule wird der Reihe nach geschaltet, wird von der Anzahl der Anregungsspulen
bestimmt. Fir eine effiziente Akquisition werden alternative Anregungssequenzen un-
tersucht, in denen das Magnetfeld in einer MRX-Magnetisierungsphase von den Feld-
beitrdgen mehrerer Anregungsspulen bereitgestellt wird. Mit diesen soll die benétigte
Gesamtmessdauer im MRX-Tomographieaufbau reduziert werden [103].

6.2 Ortsaufgeldster quantitativer Nachweis von
Mehrphasensystemen mit der MRX-Tomographie

6.2.1 Methodik und Resultate
Prototyp Kaninchen mit 9 MNP-W(urfeln und einer MNP-Suspension

Zur Untersuchung einer MNP-Verteilung mit unterschiedlichen Bindungszustédnden der
MNP wurden die zwei oberen Einschube 4 und 5 in der ROI Tumor des Kaninchen-
phantoms (Kapitel 3.1) genutzt. Daflr wurden MNP-Wirfel (nur Néelsche Relaxation)
und eine MNP-Suspension (Brownsche- und Néelsche Relaxation) in zwei raumlich
getrennten Bereichen angeordnet (Abbildung 6.1A). Die neun MNP-Gipswirfel
(I=12 mm) von jeweils Xpmnp=6.4 mg wurden dabei im Einschub 4 des MNP-Supports
und 1 ml der MNP-Suspension (cre=12 mg/ml) innerhalb einer kreisférmigen Bohrung



6 Verfahren der MRX-Tomographie fiir die biomedizinische Anwendung 87

(d=20 mm) im Einschub 5 des MNP-Supports angeordnet. Dabei wurden ausschliel3lich
MNP der Firma ,,Berlin Heart GmbH, Germany* verwendet.

Rekonstruktionsgitter

Die Rekonstruktion erfolgte auf einem regelmaRigen Gitter mit k=(10Nxx10Nyx2N,)
Voxeln von je 1.72 cm® Volumen in einem Messvolumen von 240 cm?®. Die Losung des
inversen Problems erfolgte mit den Minimum-Norm-TSVD Verfahren aus Kapi-
tel 2.3.3. Der TSVD-Schwellwert wurde empirisch ermittelt. Dieser lag fiir gebundene
MNP bei 1% und fur ungebundene MNP bei 2%.

Trennung der Relaxationsamplituden

Anhand des Datenmodells aus Kapitel 4.3 wurden die Relaxationsamplituden fur ge-
bundene AB;, und ungebundene AB,, MNP-Relaxation ermittelt. Trotz einer schnelleren
Relaxationszeit der ungebundenen MNP (tye w=140 ms, tye ,=400 ms) wurden auf-
grund der Nahe der MNP-Suspension zu den Anregungsspulen und Sensoren &hnliche
Relaxationsamplituden (tber 250 pT) fur beide MNP-Relaxationen ermittelt.

Bewertung der Rekonstruktionsergebnisse

Die rekonstruierten Verteilungen fir gebundene (Xp) und ungebundene (Xy,) MNP sind
in Abbildung 6.1B dargestellt. Die ermittelten Parameter der Rekonstruktionsqualitat
wurden in Tabelle 6.1 zusammengefasst. Die Anordnung der neun MNP-Wirfel im
Einschub ist in der Rekonstruktion deutlich zu erkennen, was auch quantitativ von ei-
nem R Uber 0.8 bestétigt wird. Weiterhin wurde auch mit dem erweiterten MRX-
Tomographieansatz eine genaue Quantifizierung mit Xqir<5% erreicht. Auch die rdum-
liche Lage und Anordnung der MNP-Suspension im Einschub 5 ist deutlich zu erkennen
und konnte erfolgreich mit dem Datenmodell von der Relaxation der MNP-Wiirfel ge-
trennt werden. Das wird weiterhin von einem R (ber 0.7 und Xgis unter 10% bestétigt.
Allerdings ist in dieser Rekonstruktion auch ein héheres Bildrauschen zu erkennen.

6.2.2 Diskussion

Die Erweiterung des MRX-Tomographieansatzes mit einem phanomenologischen Da-
tenmodell ermdglichte Gber die quantitative Bildgebung hinaus auch eine Unterschei-
dung des Mobilitatszustandes der MNP innerhalb einer Verteilung. Dafiir musste die
doppelte Anzahl unbekannter MNP-Beladungen ermittelt werden. Durch die Trennung
der Relaxationssignale im Datenraum und die Rekonstruktion durch die Lésung zweier
separater inverser Probleme wurde die Konditionierung jedoch nicht verschlechtert.
Derart konnten Lage, Ausdehnung, MNP-Menge und Mobilitdtsgrad der MNP mit ei-
nem Voxelvolumen von 1.72 cm? erfolgreich aufgeldst werden.
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Tabelle 6.1: Korrelationskoeffizient R und MNP-Mengendifferenz Xqs der bindungsspezifischen
MRX-Tomographierekonstruktionen  (mit nomineller MNP-Gesamtmenge von
Xiot, =57.6 mg fir gebundene und X =12 mg fur ungebundene MNP) mit einem
Voxelgitter von k=(10N,x10N,x2N,).

X Xub X Xib

R 0.82 0.75 Xaife 3.2% 5.8%

— l\lNP-\'erteilung MNP-\'erteiIung X .
(gebunden) (ungebunden) Amnp IN MZ
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Abbildung 6.1:  Bindungsspezifische MRX-Tomographie: A) MNP-Support (ROl Tumor) mit 1 ml
MNP-Suspension (12 mg MNP) in Ebene 5 and 9 MNP Gipswurfeln (6.4 mg/Wurfel)
in Ebene 4. B) Mittels Minimum-Norm-TSVD Verfahren ermittelte MNP-Verteilungen
aus den MRX-Tomographiedaten unter Verwendung des phanomenologischen Daten-
modells fur gebundene (links) und ungebundene MNP (rechts).

Weiterhin wird das Verfahren bendtigt, um Quantifizierungsunsicherheiten in der bio-
medizinischen Anwendung zu reduzieren. Diese resultieren aus Abweichungen des Re-
laxationsproduktes (y-Axrery Akprone) ZWischen Referenzprobe und den MNP im Or-
ganismus [110]. Beispielsweise hatte die quantitative MRX-Tomographiebildgebung
ohne Bericksichtigung von yu. zu einer MNP-Mengendifferenz der ungebundenen
MNP von uber 40% geflhrt. Mit dem Verfahren besteht nun die Mdglichkeit, verschie-
dene Relaxationsverlaufe der MNP zu beriicksichtigen. Allerdings sind im Organismus,
beispielsweise aufgrund unterschiedlicher Viskositaten der biologischen Matrix (Gewe-
be, Koperflissigkeiten, Fette, Schleime) oder der Bindung von MNP an biologische
Bestandteile (Zellen, GefaBwénde, Organe), eine ganze Reihe unterschiedlicher Relaxa-
tionsprodukte zu erwarten. Daher sollte die Anzahl der mit der MRX-Tomographie
trennbaren MNP-Relaxationsprodukte in der Rekonstruktion genauer untersucht wer-
den.
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6.3 Ansatz zur Reduktion der Gesamtmessdauer

6.3.1 Methodik und Resultate
Prototyp Kaninchen mit der ,,P“-formigen MNP-Verteilung

In diesem Abschnitt werden die alternativen Anregungssequenzen aus Kapitel 2.3.4 im
MRX-Tomographieaufbau zur Magnetisierung der MNP-Verteilung genutzt.

Alternative Anregungssequenzen

Daflr werden eine Reihe alternativer Anregungssequenzen im Prototyp Kaninchen un-
tersucht, in denen eine bestimmte Anzahl Ns, der P=30 Anregungsspulen gemeinsam
zur Erzeugung des Magnetfeldes genutzt wird. Untersucht wurden alternative Sequen-
zen mit der gleichzeitigen Anregung von Nsp,=[2, 3, 4, 5] Spulen innerhalb einer Se-
quenz, woraus die Gesamtanzahl der MRX-Messungen Nyrx=[15, 10, 8, 6] resultiert.

: - . P o .. :
Fir jedes Ngp existieren insgesamt (Ns ) Kombinationsmaglichkeiten der Spulenaus-
P

wahl (z.B. flr Ngp=5, 142506 Mdglichkeiten). Baumgarten et al. [103] schlagen einen
Zufallsgenerator fur die Auswahl der Schaltkombinationen vor, um eine moglichst ge-
ringe Korrelation der einzelnen Schaltungen in der Sequenz zu erreichen. Zur MRX-
Tomographiebildgebung wurden randomisierten Sequenzen aus den Schaltkombination
Nsp mittels Mersenne-Twister-Algorithmus [144] (Mathworks Matlab) generiert und zur
Erzeugung von Anregungssequenzen mit Nyrx Messungen genutzt. Bereits geschaltete
Spulen wurden dabei fir die folgenden Iterationen der Sequenzerstellung ausgeschlos-
sen. Der Algorithmus zur Erzeugung der Sequenzen ist im Detail in [103] beschrieben.
Fir jedes der vier Ns, wurden 50 randomisierte Anregungssequenzen erstellt.

Nanopartikelverteilung

Zur Anordnung der MNP-Verteilungen wurde der MNP-Support der ROl Tumor des
Kaninchenphantoms (Kapitel 3.1.3) genutzt. Wie bereits in Kapitel 5.3 wurde die ,,P*-
formige MNP-Probe (Xmne=6.4 Mg, Xiot nom=95.6 mg) in der Phantomlage P5 (oberer
Einschub) vermessen, wobei zur Anregung die insgesamt 200 alternativen Anregungs-
sequenzen (4 Nsp X 50 Sequenzen) verwendet wurden.

Rekonstruktionsgitter

Die Rekonstruktion erfolgte auf einem regelmaRigen Gitter mit k=(10Nxx10Nyx5N,)
Voxeln von je 1.72 cm® Volumen. Fir jede Rekonstruktion wurde der TSVD-
Schwellwert im Bereich [0.1%, 1%] gewa&hlt, mit dem der hochste Korrelationskoeffi-
zient R von rekonstruierter und nomineller MNP-Verteilung erreicht wurde.
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Abbildung 6.2:  Normierte und geordnete Singularwerte der Systemmatrices Lsc(Nsp) fur sequentielle
MRX-Tomographie (Ns,=1: grau) und Ng,=( 2: rot, 3: blau, 4: griin, 5: schwarz) ge-
meinsam genutzte Anregungsspulen zur Felderzeugung innerhalb randomisierter Se-
quenzen. Der Einschub zeigt das Abklingen der ersten 300 Singuldarwerte mit logarith-
mischer y-Achse. Fir jede Rekonstruktion wurde der TSVD-Schwellwert gewahlt, flr
den das grofite R erreicht wurde. Die gestrichelten Linien markieren den TSVD-
Schwellwertebereich von [0.1%, 1%], innerhalb dem diese Werte lagen.

Singularwerte und Rekonstruktionsergebnisse fir eine randomisierte MRX-
Tomographiesequenz

Zur visuellen Bewertung der Rekonstruktionsqualitat der MNP-Verteilungen wird zu-
nachst eine der jeweils 50 Rekonstruktionen eines jeden Ns, betrachtet. Zunachst wur-
den dafiir die Singuldrwerte der jeweiligen Systemmatrix Lsc(Nsp) fur Nsp=[2, 3, 4, 5]
berechnet und in Abbildung 6.2 dargestellt.

Mit steigender Anzahl von Ns, nimmt die Anzahl der Singularwerte tber dem TSVD-
Schwellwert ab. Allerdings liegen selbst bei Ns,=5 und trotz einer Verkleinerung der
Anzahl der Systemgleichungen um den Faktor 5 noch 100 bis 150 der Singularwerte
uber dem Schwellwert. Das sind 50% der Singuldarwerte der sequentiellen MRX-
Tomographie (200 bis 300) bei einer Reduktion der Gesamtmessdauer von 105 s auf
21s.

Die mit diesen Sequenzen rekonstruierten MNP-Verteilungen des ,,P* in der Phantom-
lage P5 sind in Abbildung 6.3 dargestellt, und die ermittelte Rekonstruktionsqualitat
wurde in Tabelle 6.2 zusammengefasst.
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Tabelle 6.2: Korrelationskoeffizient R und MNP-Mengendifferenz Xy der Rekonstruktion der ,,P*-
formigen Verteilung im Einschub 5 des Supports (Xt nom=95.6 mg) in Abhédngigkeit
von der pro MRX-Messung genutzten Anzahl von Anregungsspulen Ng, zur Erzeugung
der Magnetfelder.

Nsp 1 2 3 4 5
R 0.92 0.86 0.83 0.80 0.77
Xqie 4.4% -2.0% 3.4% 7.9% 8.6%
Rekonstruierte MNP Verteilungen fiir N,
Anregungsspulen pro MRX Messung Xyinp
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Abbildung 6.3:  Rekonstruierte MNP-Verteilung der P-formigen Verteilung im Einschub 5 des Sup-

ports der ROI Tumor (vgl. Kapitel 3.1) aus sequentieller MRX-Tomographie (Nsp=1)
und randomisierten Anregungssequenzen, in denen pro MRX-Messung mit jeweils
Nsp=[2, 3, 4, 5] Anregungsspulen gemeinsam magnetisiert wurde. Unter den Rekon-
struktionen die der jeweiligen MRX-

Tomographiesequenz tyrx: angegeben.

ist gesamte  Gesamtmessdauer

Auch hier ist eine Abnahme des Korrelationskoeffizienten R mit steigender Anzahl Ns,
zu erkennen. Dabei sinkt R von der Einzelspulenanregung (Nsp=1) zur gemeinsamen
Magnetisierung mit zwei Spulen (Nsp=2), flir die eine Gesamtmessdauer von tyrx:=53 S
bendtigt wurde, um 6%. Fir jede weitere hinzukommende Spule sinkt R um 3%, bei
einer sukzessiven Reduktion der Gesamtmessdauer von 35 s auf 21 s. Visuell ist das ,,P
auch bei Ngp=4 und turx=28 s noch deutlich zu erkennen.
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Abbildung 6.4:  Boxplot der Verteilung des Korrelationskoeffizienten R in Abhé&ngigkeit von der An-
zahl gemeinsam zur Magnetisierung genutzter Anregungsspulen Ng, tUber 50 randomi-
sierte Anregungssequenzen.

Mit der Verkiirzung der Gesamtmessdauer auf tyrx=21 s (Nsp=5) kann noch die Kontur
des ,,P sicher rekonstruiert werden. In allen Rekonstruktionen wurde eine MNP-
Mengendifferenz Xgirr unter 10% erreicht. Allerdings ist auch ein leichter Anstieg von
Xaitr Uber 5% ab Ns,=4 zu erkennen.

Rekonstruktionsergebnisse tber 50 randomisierte MRX-Tomographiesequenzen

Aber auch durch die Auswahl der Schaltkombinationen sind Unterschiede in der Re-
konstruktionsqualitat zu erwarten. Beispielsweise ist eine gemeinsame Magnetisierung
mit zwei nebeneinander angeordneten Spulen ungunstig und fuhrt zu einer schlechteren
mathematischen Kondition der Systemmatrix. Durch diese Kombination wird ein groie-
rer Bereich der MNP-Verteilung zur Relaxation angeregt. Dabei geht mehr Rauminfor-
mation verloren, als dies bei der gemeinsamen Anregung zweier kleiner, raumlich von-
einander getrennter Bereiche der Fall ist.

Daher soll nun die erreichte Rekonstruktionsqualitit tber die 50 Realisierungen der
randomisierten Anregungssequenzen der Ns, von zwei bis funf bewertet werden. In Ab-
bildung 6.4 sind daflr die Verteilungen der ermittelten Korrelationskoeffizienten R in
Abhéngigkeit von Ns, im Boxplot dargestellt. Auch tber alle Rekonstruktionen kann
mit steigender Anzahl Ns, eine Abnahme von R beobachtet werden. Allerdings wurde
unabhangig von Schaltkombinationen und Ng, tiber alle Sequenzen ein R von uber 0.7
erzielt. Mittelwert und Median der Verteilung von R fiir Ns,=4 liegen sogar tber 0.8.



6 Verfahren der MRX-Tomographie fiir die biomedizinische Anwendung 93

20

10 4 _l_ '|' 4

1 O
‘X'diff in %
o
|

* —]

-10 4 ]

Sp

Abbildung 6.5:  Boxplot der Verteilung der MNP-Mengendifferenz Xgs in Abhangigkeit von der An-
zahl gemeinsam zur Magnetisierung genutzter Anregungsspulen Ng, tUber 50 randomi-
sierte Anregungssequenzen.

Mit den 4er Sequenzen kann demnach bei einer Gesamtmessdauer von tyrx=28 s im
statistischen Mittel noch eine hohe Rekonstruktionsqualitét erreicht werden. AusreiRer
sind sowohl in positive als auch in negative Richtung mit einer Spannweite von etwa
0.1 zu beobachten. So ist es zwar unwahrscheinlich, mit Ng,=5 bzw. tyrx=21 s das R
der sequentiellen MRX-Tomographie von 0.93 zu erreichen, jedoch kann durchaus mit-
tels geeigneter Auswahl der Schaltkombinationen der Median des R der 3er Sequenzen
Verteilung bei tyrx=35 s erreicht werden.

In Abbildung 6.5 ist die Verteilung der MNP-Mengendifferenzen (iber die Rekonstruk-
tionen in Abhéngigkeit von Ns, dargestellt. Mit steigender Anzahl Ng, ist auch ein ge-
ringer Anstieg der MNP-Mengendifferenz zu beobachten. Wahrend in der Verteilung
der 2er Sequenzen die gesamte Spannweite innerhalb der 10% Grenze liegt, gibt es bei
den 3er und 4er Sequenzen bereits AusreiBer, die diese Grenze Uberschreiten, bis bei
den 5er Sequenzen auch das 95%-Quantil die 10% knapp Uberschreitet.

6.3.2 Diskussion

Durch die gleichzeitige Magnetisierung der MNP-Verteilung mit mehreren Anregungs-
spulen konnte die Gesamtmessdauer im MRX-Tomographieaufbau von tyrx:=105 s auf
tmrxi=21 s (Faktor funf) reduziert werden. Mit zunehmender Anzahl Ns, wurde nur eine
geringe Abnahme der Rekonstruktionsqualitat beobachtet. Als guter Kompromiss zwi-
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schen Auflésungsvermdégen und Gesamtmessdauer wurde Ns,=4 flr die Bildgebung der
untersuchten Verteilung gefunden. Bei einer Gesamtmessdauer von nur tyrxi=28 S
konnte mit Uber der Hélfte der Sequenzen eine hohe Rekonstruktionsqualitét erreicht
werden. Allerdings konnte die Rekonstruktionsqualitdt der sequentiellen MRX-
Tomographie mit einer Gesamtmessdauer von tyrx=105 s nicht erreicht werden. Eine
wahrscheinliche Ursache ist die schlechtere, mathematische Kondition der Systemmat-
rix mit steigender Anzahl Ns,. Durch diese wirken sich Unsicherheiten im MRX-
Tomographieaufbau starker auf die Rekonstruktionsergebnisse aus. Aber auch experi-
mentelle Ursachen, wie z.B. die Zunahme nicht reproduzierbarer Anteile der Differenz-
signale (vgl. Kapitel 4.4), sind nicht ausgeschlossen. Eine deutliche Veranderung in der
Verteilung der Differenzsignalamplituden konnte allerdings nicht festgestellt werden.
Mit Ansétzen zur Unsicherheitsbetrachtung des MRX-Tomographieaufbaus [128] kdnn-
te dieser Zusammenhang néher untersucht werden. Aber auch Kriterien (z.B. anhand
des KonditionsmaRes) zur Auswahl der Schaltkombinationen in einer Sequenz kénnten
eine Verbesserung der Rekonstruktionsqualitat bewirken.

Weiterhin wurde unabhéngig von Ns, fur alle Anregungsspulen der gleiche Magnetisie-
rungsstrom gewahlt. Auch auf eine gradiometrische Anordnung (subtrahierende Feld-
beitrdge von oberem und unterem Spulenarray) der Anregungsspulen wurde verzichtet,
um auch die Mdglichkeit zu haben, aus dem Probeninneren messbare Relaxationssigna-
le zu erhalten. Frei wéahlbare Magnetisierungsstrome innerhalb einer Schaltkombination
wirden, z.B. auch durch gradiometrische Magnetfeldmuster, eine hohere Selektivitét
der MNP-Anregung in rdumlich begrenzten Schichten des Messvolumens erlauben.
Theoretisch konnten mit dieser Art der Sequenzerstellung bereits vielversprechende
Rekonstruktionsergebnisse erreicht werden [86].

Eine weitere Mdoglichkeit zur Reduktion der Gesamtmessdauer in der MRX-
Tomographie ist anhand von Vorwissen tber die MNP-Verteilung méglich [102]. Mit
diesem Wissen konnten durch adaptive Anregungssequenzen nur die Zielregionen fo-
kussiert werden, in denen sich auch tatsdchlich MNP befinden.
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7  Zusammenfassung und Ausblick

In dieser Dissertation wurde ein MRX-Tomographiesystem fur die quantitative, dreidi-
mensionale Bildgebung von MNP in Kleintieren konzipiert und experimentell umge-
setzt. Das neuartige Bildgebungsverfahren stellt eine Erweiterung der quantitativen und
MNP-spezifischen Magnetrelaxometrie dar. Fir eine Ortskodierung werden nacheinan-
der Teilbereiche einer MNP-Verteilung selektiv zur Relaxation angeregt und die jewei-
ligen Relaxationssignale gleichzeitig von mehreren Sensoren aufgezeichnet.

Die Entwicklung der MRX-Tomographie erforderte die Berlicksichtigung einiger Rah-
menbedingungen. MRX-Messungen erfolgen in einer magnetisch geschirmten Umge-
bung, bei extrem niedrigen Magnetfeldern und unter Verwendung hochempfindlicher
SQUID-Sensoren. Hierfiir wurde ein Magnetisierungssystem entwickelt, das prézise
Magnetfelder zur selektiven Anregung der MNP-Verteilung erzeugt und diese innerhalb
weniger Mikrosekunden wieder abschaltet.

Die Bewertung der Rekonstruktionsqualitat zur Bestimmung wichtiger Bildgebungsei-
genschaften des vorliegenden MRX-Tomographieaufbaus, wie dem Auflésungsvermo-
gen und der Sensitivitat, ist ein zentrales Thema dieser Arbeit. Hierfur wurde in Anleh-
nung an eine biomedizinische Anwendung von MNP (Drug Targeting) ein Phantom
entwickelt, mit dem unterschiedliche Verteilungen und Mengen von MNP mittels
MRX-Tomographie vermessen wurden. Fiir den entwickelten Aufbau wurde eine Sensi-
tivitdt von einigen Milligramm MNP pro cm® in einem Messvolumen von bis zu
600 cm? erreicht.

Weiterhin wurde der Einfluss wichtiger GrolRen auf die Rekonstruktionsqualitat experi-
menteller MRX-Bildgebungssysteme untersucht, wie etwa der Einfluss der Anzahl der
Anregungsspulen. Im Vergleich zur ortsaufgelosten MRX, bei der eine einzige Anre-
gungsspule zur homogenen Magnetisierung der gesamten MNP-Verteilung genutzt
wird, wurde mit dem MRX-Tomographieaufbau sowohl qualitativ als auch quantitativ
eine deutlich bessere Rekonstruktionsqualitét erzielt.

Eine weitere wichtige EinflussgroRe stellt die Position der MNP-Probe relativ zu den
Sensoren und Anregungsspulen dar. Mit steigendem Abstand der Probe zu den Spulen,
also zum Zentrum des Messvolumens hin, wurde eine Abnahme des Auflésungsvermo-
gens festgestellt. Geeignete Spulenanordnungen, die z.B. sowohl homogene als auch
inhomogene Magnetfelder bereitstellen, oder sensitivitatsgewichtete Anregungsstrome
konnten das Auflosungsvermégen verbessern. Im derzeitigen MRX-Tomographie-
aufbau liegt die Auflésung bei wenigen Kubikzentimetern und ist somit weit entfernt
von der in der MPI-Bildgebung erreichbaren Auflosung. Allerdings wurde fur alle
MNP-Verteilungen eine Quantifizierungsunsicherheit von unter 10% erreicht, womit



7 Zusammenfassung und Ausblick 96

der MRX-Tomographieaufbau die genaue Quantifizierung von MNP uber flexible
Messvolumina (54 cm® zu 600 cm?) erlaubt.

Auch die MNP-Menge im Phantom hat einen deutlichen Einfluss auf die Rekonstrukti-
onsqualitat in der MRX-Tomographie. Fir den bestehenden Aufbau wurde eine Nach-
weisgrenze von 500 pg/cm® MNP bestimmt. Zur besseren Auflésung geringerer MNP-
Mengen konnten die MRX-Parameter Magnetisierungsstrom, sowie Magnetisierungs-
und Messzeit zur Steigerung der Sensitivitit angepasst werden. Fir MNP-Mengen Uber
1 mg/em® wurde dagegen ein Sattigungsverhalten der Rekonstruktionsqualitat festge-
stellt. Hierflr sind alternative inverse Verfahren und/oder geeignete Zusatzbedingungen
an die Rekonstruktion zur Verbesserung der Rekonstruktionsqualitat zu untersuchen.
Eine solche Mdglichkeit besteht in der MRX-Tomographie z.B. in der Beschrankung
auf physikalisch sinnvolle, positive MNP-Mengen in der Rekonstruktion.

Die Gesamtmessdauer im MRX-Tomographieaufbau von wenigen Minuten erlaubt eine
dreidimensionale Quantifizierung klinisch tolerabler MNP-Mengen in Kleintieren in-
nerhalb der Narkosezeit. Bei vergleichbarer Rekonstruktionsqualitat konnte die Ge-
samtmessdauer durch die gleichzeitige Magnetisierung mit mehreren Anregungsspulen
pro MRX-Messung um einen Faktor vier (<30 s) reduziert werden. Damit kdnnen z.B.
auch langsame Diffusionsprozesse der MNP im Organismus mit Hilfe der MRX-
Tomographie zeitaufgeldst abgebildet werden.

Mit einem erweiterten MRX-Tomographieansatz konnte neben der Menge und Position
auch der Bindungszustand der MNP an die Umgebung quantitativ abgebildet werden.
Damit konnte das Potential der MRX-Tomographie aufgezeigt werden, Wechselwir-
kungen der MNP mit der biologischen Matrix abzubilden (molekulare Bildgebung). Fir
die Biomedizin ist dabei insbesondere die Anzahl mittels MRX-Tomographie trennbarer
Relaxationseigenschaften von Interesse, da fir MNP im Organismus in Abhéngigkeit
von der Viskositat des umgebenden Mediums, der hydrodynamischen GréRRenverteilung
und Wechselwirkungen der MNP untereinander eine Reihe unterschiedlicher Relaxati-
onsverldufe zu erwarten sind.

Der vorliegende MRX-Tomographieaufbau erlaubt somit die quantitative und bildge-
bende Bewertung von MNP-Verteilungen in biologischen Systemen. Hiermit ist ein
wichtiger Schritt zur Unterstutzung der Entwicklung von neuartigen MNP-basierten
Krebstherapien erreicht worden. Die Einbettung hochempfindlicher SQUID-
Technologie in transportable MRX-Scanner macht die MRX-Tomographie unabhéngig
von aufwéndig magnetisch geschirmten Raumen und erlaubt die Implementierung einer
therapiebegleitenden Bildgebung in der préklinischen Forschungsroutine. Aufgrund der
unbedenklichen magnetischen Feldstarken in der MRX-Tomographie, sowie der hohen
Sensitivitat und der MNP-spezifischen Bildgebung bietet das Verfahren hohes Potential
flr eine Humananwendung.
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Erklarung

Ich versichere, dass ich die vorliegende Arbeit ohne unzul&ssige Hilfe Dritter und ohne
Benutzung anderer als der angegebenen Hilfsmittel angefertigt habe. Die aus anderen
Quellen direkt oder indirekt tbernommenen Daten und Konzepte sind unter Angabe der
Quelle gekennzeichnet.

Bei der Auswahl und Auswertung folgenden Materials haben mir die nachstehend auf-
gefuhrten Personen in der jeweils beschriebenen Weise unentgeltlich geholfen:

1. Herr D. Gutkelch (PTB): Mechanische Konstruktion und Fertigung des Kanin-
chenphantoms, sowie der dazugehérigen Nanopartikelsupports.

2. Dipl.-Ing. H.-J. Scheer (PTB): Entwicklung der rauscharmen Stromquelle und
Ankopplung des Abschaltkreises an die Stromquelle (Anhang A).

Weitere Personen waren an der inhaltlich-materiellen Erstellung der vorliegenden Ar-
beit nicht beteiligt. Insbesondere habe ich hierfiir nicht die entgeltliche Hilfe von Ver-
mittlungs- bzw. Beratungsdiensten (Promotionsberater oder anderer Personen) in An-
spruch genommen. Niemand hat von mir unmittelbar oder mittelbar geldwerte Leistun-
gen flr Arbeiten erhalten, die im Zusammenhang mit dem Inhalt der vorgelegten Dis-
sertation stehen.

Die Arbeit wurde bisher weder im In- noch im Ausland in gleicher oder ahnlicher Form
einer Prifungsbehdrde vorgelegt.

Ich bin darauf hingewiesen worden, dass die Unrichtigkeit der vorstehenden Erklarung
als Tauschungsversuch bewertet wird und geméalR § 7 Abs. 10 der Promotionsordnung
den Abbruch des Promotionsverfahrens zur Folge hat.
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