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Kurzfassung

Die Niere ist ein wichtiges Organ im menschlichen Körper, welches nicht nur das
Blut filtriert und reinigt, sondern auch eine zentrale Rolle im Hormonhaushalt und
bei der Blutbildung spielt. Sind diese Funktionen durch Pathologien eingeschränkt,
kommt es zu lebensbedrohlichen Komplikationen, da giftige Stoffe nicht länger aus
dem Blut gefiltert werden können.
Erkrankungen der Niere müssen derzeit oftmals über invasive Biopsien diagnosti-
ziert werden. Dieses Verfahren bildet jedoch häufig nur punktuelle Veränderungen
ab und ist deshalb nur eingeschränkt in der Lage, Pathologien korrekt zu diagnosti-
zieren. Um eine genauere Analyse der Nierenfunktion zu erhalten, sind bildgebende
Verfahren, wie die Magnetresonanztomographie (MRT), wünschenswert. Die MRT
ist nicht nur in der Lage, anatomisch hochaufgelöste Bilder zu erzeugen, sondern
auch verschiedene physiologische Parameter zu bestimmen. Eine relativ neue Tech-
nik erlaubt es, mit Hilfe der MRT die magnetische Suszeptibilität des Gewebes zu
bestimmen und somit einen neuartigen Bildkontrast zu erzeugen. Bei dieser soge-
nannten quantitativen Suszeptibilitätskartierung (QSM) wird die Phaseninformation
der akquirierten Bilddaten verwendet, um auf die zugrundeliegende Suszeptibilität
des Gewebes zu schließen. Hierzu ist ein komplexes Post-Processing notwendig, wel-
ches die Phasenbilder entsprechend verarbeitet. QSM wurde bisher größtenteils im
Gehirn angewandt, da das Viszeralfett im Abdomen und die Bewegung der abdo-
minellen Organe während der Atmung die Methode technisch erschweren. Im Tier-
modell konnte jedoch gezeigt werden, dass QSM in der Lage ist, pathologische Ver-
änderungen auch in der Niere zu diagnostizieren.

Das Ziel der vorliegenden Dissertation war es, QSM für die Anwendung im mensch-
lichen Abdomen, speziell in den Nieren, zu optimieren und erstmals in-vivo anzu-
wenden. Hierzu wurde zunächst eine Simulations-Studie durchgeführt, welche ver-
schiedene, für QSM nötige, Post-Processing-Algorithmen miteinander vergleicht.
Es konnte gezeigt werden, dass im Abdomen Techniken, die auf dem sogenannten
Graph-Cuts-Algorithmus basieren, die genauesten Ergebnisse bei der Entfaltung der
Phase liefern und der LBV-Algorithmus sich am besten zum Entfernen des Hinter-
grundfeldes eignet.
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Im weiteren Verlauf der Arbeit wurden die Erkenntnisse aus der Simulations-Studie
verwendet, um erstmals in-vivo QSM in der menschlichen Niere erfolgreich durchzu-
führen. Dabei wurden sowohl gesunde Probanden als auch ein Patient mit schwerer
Nierenfibrose untersucht. Bei 90% der beteiligten Personen konnten fehlerfreie Sus-
zeptibilitätskarten erstellt werden, die eine Unterscheidung der einzelnen anatomi-
schen Strukturen des Abdomens ermöglichten. Des Weiteren konnte gezeigt werden,
dass die Nieren-Suszeptibilität der gesunden Probanden reproduzierbar ist. Außer-
dem deuten die Ergebnisse darauf hin, dass QSM in der Lage ist, zwischen gesun-
den Nieren und der pathologisch veränderten Niere des Patienten zu unterscheiden.
Letztere war deutlich stärker diamagnetisch, als die Nieren der gesunden Probanden.

Die vorliegende Dissertation kann als Leitfaden für die erfolgreiche Durchführung
von quantitativer Suszeptibilitätskartierung in der menschlichen Niere dienen. Auf-
bauend auf den hier entwickelten Methoden und Ergebnissen kann das diagnostische
Potential von QSM in zukünftigen Studien untersucht werden.
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1Einleitung

1.1 | Einleitung und Motivation
Die Magnetresonanztomographie (MRT) ist ein nicht invasives, bildgebendes Ver-
fahren, welches im klinischen Alltag Anwendung findet. Im Gegensatz zum kon-
ventionellen Röntgen und der Computertomographie (CT) kommt es vollkommen
ohne ionisierende Strahlung aus. Die MR-Bildgebung benutzt Wasserstoff-Protonen
im Körper als Signal-Quelle und ist in der Lage das Gewebe durch verschiede-
ne Kontraste zu charakterisieren. Hierzu zählen unter anderem die T1-Wichtung,
T2-Wichtung, Protonendichte-Wichtung (PD-Wichtung) und Diffusions-Wichtung.
Während bei der T1- und T2-Wichtung der Kontrast durch gewebespezifische Zeit-
konstanten entsteht, hängt er bei der PD-Wichtung alleine von der Anzahl der
Wasserstoff-Protonen ab. Bei der Diffusionsgewichteten Bildgebung engl. diffusion-
weighted imaging (DWI) entsteht der Bildkontrast durch die unterschiedliche Be-
weglichkeit der Wassermoleküle des Gewebes.
Das bei der MRT akquirierte Signal besteht aus komplexen Zahlen. Üblicherwei-
se wird nur die Magnituden-Information für die klinische Diagnostik verwendet,
wodurch die zusätzlichen Informationen in der Phase verloren gehen. Es wurde je-
doch gezeigt, dass mit Hilfe dieser Phasen-Informationen eine deutliche Verbesse-
rung des Kontrastes zwischen grauer und weißer Substanz im Gehirn erzielt werden
kann [10]. Die Phase einer MRT-Messung wird unter anderem durch die magne-
tische Suszeptibilität des zugrundeliegenden Gewebes beeinflusst [3, 11, 12]. Bei
der magnetischen Suszeptibilität handelt es sich um eine intrinsische Eigenschaft
von Materie, welche ihr Verhalten in einem externen Magnetfeld beschreibt. Die-
se Tatsache macht sich die sogenannte Suszeptibilitätsgewichtete Bildgebung engl.
susceptibility-weighted imaging (SWI) zunutze und verwendet die Eigenschaften der
Phase, um den Kontrast der Magnitude einer T2*-gewichteten Gradienten-Echo-
Sequenz (GRE-Sequenz) zu verstärken [13]. Sie findet heutzutage bereits ein breites
Spektrum an Anwendungen in der klinischen Diagnostik [14], etwa zur Detektion
zerebraler Mikroblutungen [15]. Da die Suszeptibilität des untersuchten Gewebes
die Grundlage für den verbesserten Kontrast ist, ist die SWI außerdem in der Lage
Eisenablagerungen im Gehirn qualitativ darzustellen [16].
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1.1. Einleitung und Motivation

Die Phase ist im Gegensatz zur Magnitude jedoch nicht lokal und von der Orien-
tierung zum Magnetfeld B0 abhängig. Dies führt dazu, dass mit Hilfe von SWI die
Suszeptibilität des Gewebes zwar qualitativ erfasst werden kann, aber kein quanti-
tativer Wert für bestimmte Gewebestrukturen ermittelt werden kann [17].
Eine neuartiger MR-Kontrast, die quantitative Suszeptibilitätskartierung engl. quan-
titative susceptibility mapping (QSM), ist dagegen in der Lage diese Probleme zu
überwinden und quantitative Suszeptibilitätswerte im Messobjekt zu bestimmen
[18]. Da der Zusammenhang zwischen Suszeptibilität des Gewebes und gemesse-
ner MRT Phase ein sogenanntes schlecht gestelltes inverses Problem engl. ill posed
inverse problem darstellt, sind für QSM verschiedene Post-Processing Schritte not-
wendig. Hierzu zählen unter anderem das Entfalten der Phase, das Entfernen des
Hintergrundfeldes und das eigentliche Lösen des inversen Problems [11].
Aktuelle Forschungsstudien konzentrieren sich weitestgehend auf Untersuchungen
des Gehirns [11, 19, 20]. Dort tragen vor allem Wasser, Eisen, Kalzium und Proteine
in Form von Myelin zur magnetischen Suszeptibilität bei [21–23]. Eisenablagerungen
im Gehirn werden oft mit diversen neurodegenerativen Krankheiten in Verbindung
gebracht [24]. Es wurde bereits gezeigt, dass ein Anstieg der Suszeptibilität durch das
paramagnetische Eisen bei Patienten mit Morbus Parkinson und Multipler Sklerose
(MS) mittels QSM nachgewiesen werden kann [25, 26]. Myelin hingegen ist diama-
gnetisch und führt somit zu einer Absenkung der gemessenen Suszeptibilität. Bei
Patienten mit MS demyelinisieren die Axone in der frühen Phase der Erkrankung.
Der damit verbundene Anstieg in der magnetischen Suszeptibilität könnte ebenfalls
als Biomarker für MS-Erkrankungen dienen [3, 27].
Auch in anderen Bereichen des menschlichen Körpers ist die quantitative Suszepti-
bilitätskartierung bereits eingesetzt worden. In der Prostata konnte gezeigt werden,
dass es mit Hilfe von QSM möglich ist, Verkalkungen zu diagnostizieren und sicher
von Blutungen zu unterscheiden [28]. Bei Patienten mit Hämochromatose konnte
ein linearer Zusammenhang zwischen der Lebereisen-Konzentration (LIC) und den
gemessenen Suszeptibilitätswerten festgestellt werden [29, 30]. In der menschlichen
Niere gibt es bislang noch keine Forschungsstudien. In Tiermodellen konnte jedoch
bereits demonstriert werden, dass Entzündungen und Fibrose zu einer Veränderung
der QSM-Werte führen [31]. Somit ist eine Verwendung von QSM als Biomarker zur
Quantifizierung von fibrotischen Veränderungen der Niere denkbar.
Ziel der vorliegenden Arbeit war es, die quantitative Suszeptibilitätskartierung für
die Verwendung im menschlichen Abdomen, speziell der Niere zu optimieren und
erstmals in-vivo anzuwenden. Hierzu wurde zunächst eine Simulations-Studie durch-
geführt, um die besten Post-Processing-Algorithmen für QSM im Abdomen zu ermit-
teln. In einem weiteren Schritt wurden die gewonnen Ergebnisse verwendet, um eine
in-vivo Machbarkeits-Studie an mehreren gesunden Probanden und einem Patienten
mit Nieren-Fibrose durchzuführen. Hierzu mussten optimale MR-Sequenzparameter
ermittelt und eine geeignete Post-Processing-Pipeline entwickelt werden. Diese zwei-
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te Studie diente dazu, zu zeigen, dass QSM mit klinisch realisierbaren Parametern
möglich ist und eine eventuelle diagnostische Relevanz zu prüfen.
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2Grundlagen

Bei der Magnetresonanztomographie (MRT) werden Atomkerne im Inneren des
menschlichen Körpers zur Bildgebung verwendet. Hierzu muss der Körper in ein
starkes, homogenes Magnetfeld gebracht werden. Anschließend werden die Atom-
kerne, durch das Einstrahlen von hochfrequenten, äußeren Magnetfeldern und der
damit verbundenen Energie, angeregt. Diese Anregung sorgt dafür, dass die Kern-
spins, mit ihrem zeitlich variierendem magnetischen Fluss, Signale in die Messspu-
len induzieren, welche detektiert und anschließend ausgewertet werden können. Das
folgende Kapitel dient zur Erläuterung der wichtigsten physikalischen Grundlagen
dieses sogenannten Kernspinresonanz-Effekts und basiert auf den Quellen [32–34].

2.1 | Kernspin und Zeeman-Effekt
Alle Atomkerne mit einer ungeraden Anzahl an Protonen und/oder Neutronen besit-
zen einen resultierenden Kernspin ~I. Der Kernspin ist eine intrinsische Eigenschaft
von Kernteilchen und stellt die Grundlage für die Magnetresonanztomographie dar.
Er ist, wie jeder subatomare Drehimpuls, gequantelt und sorgt für ein magnetisches
Moment

~µ= γ~I. (2.1)

Das gyromagnetische Verhältnis γ ist eine Proportionalitätskonstante, welche für je-
de Kernsorte unterschiedlich ist. Da Wasserstoff das am häufigsten im menschlichen
Körper vorkommende Element ist (63% [35]) und auch das größte gyromagnetische
Verhältnis γ besitzt, eignet er sich hervorragend als Signalquelle für die MRT. Im
Nachfolgenden wird deshalb ausschließlich das Spin-1

2 -System des Wasserstoffs be-
trachtet.

In einem äußeren, homogenen, in z-Richtung verlaufenden Magnetfeld ~B0 spalten
sich die Spins gemäß des Zeemann-Effekts in verschiedene Energiezustände auf. Die
z-Komponente des Spins ist definiert als:

Iz =m~, (2.2)
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2.2. Makroskopisches Modell

wobei ~ das planksche Wirkungsquantum geteilt durch 2π und m die magnetische
Quantenzahl ist. Für Wasserstoffprotonen kann m die Werte ±1

2 annehmen. Die z-
Komponente des magnetischen Moments µz = γ~m kann deshalb nur diskrete Wer-
te annehmen, was als Richtungsquantelung bezeichnet wird. Außerdem ist sie nie
gänzlich parallel oder anti-parallel zum Magnetfeld ausgerichtet, es existiert stets
ein Winkel zwischen Drehimpuls und Magnetfeld. Hieraus entsteht eine Präzessi-
onsbewegung der einzelnen Kernspins um die Feldlinien, deren Kreisfrequenz als
Larmorfrequenz ~ωL bezeichnet wird. Sie lässt sich wie folgt berechnen:

~ωL = γ ~B0. (2.3)

Durch die Aufspaltung der Spins auf Grundlage des Zeeman-Effekts, ergeben sich
zwei Energie-Niveaus für die Spins des Wasserstoff-Kerns. Den energetisch güns-
tigeren Zustand, parallel zum Magnetfeld ~B0, bezeichnet man als „Spin-up“ und
den ungünstigeren, anti-parallelen Zustand als „Spin-down“. Die Energie E dieser
Zustände wird durch die Formel

E =− ~B0 · ~µ=−γ~mBz (2.4)

beschrieben. Die Differenz der Energie-Niveaus beträgt: ∆E = γ~Bz.

2.2 | Makroskopisches Modell
Die Verteilung der einzelnen Spins auf die beiden Zustände wird durch die Boltzmann-
Statistik beschrieben:

N+

N−
= exp( ∆E

kBT
). (2.5)

Hierbei bezeichnet N+ die Anzahl der Protonen, die sich im parallelen Zustand be-
finden, N− die Anzahl der Protonen im anti-parallelen Zustand, kB die Boltzmann-
Konstante, T die Temperatur in Kelvin und ∆E den Energieunterschied zwischen
den beiden Zuständen. Unter der Annahme, dass γ~B0 « kBT , was für Körpertem-
peratur und klinisch genutzte Feldstärken zutrifft, lässt sich Gleichung 2.5 zu

N+

N−
= 1 + γ~B0

kBT
(2.6)

reduzieren. Berechnet man nun den Überschuss an Spins im energetisch günstigen
Zustand, ergibt sich:

Nexcess =N+−N− = Ntotal
2 · γ~B0

kBT
. (2.7)

Dieser Überschuss an Spins erzeugt eine sogenannte Nettomagnetisierung M0

M0 = ρ0γ2~2

4π2kBT
. (2.8)
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2.3. Hochfrequenz-Puls

Unter der Annahme, dass Wasser eine Protonendichte ρ0 von 6,67 · 1022Protonen
ml

besitzt, ergibt sich, bei Körpertemperatur und einer Feldstärke von 1,5 T , eine
Nettomagnetisierung von M0 ≈ 20 µT [34].
Diese kleine Magnetisierung ist die messbare Grundlage des MRT-Signals. Sie ist in
ihrem Grundzustand entlang der z-Achse ausgerichtet, da sich die einzelnen magne-
tischen Momente durch die Zufälligkeit ihrer Präzessionsbewegung in der xy-Ebene
aufheben.

2.3 | Hochfrequenz-Puls

Das Hauptmagnetfeld ~B0 überlagert in z-Richtung die Magnetisierung ~M , sodass
diese nicht direkt gemessen werden kann. Aus diesem Grund muss sie zunächst aus
der z-Richtung in die Transversal-Ebene (xy-Ebene) ausgelenkt werden. Hierzu wird
ein Hochfrequenz-Puls (HF-Puls) verwendet, welcher mit Hilfe einer Transmitter-
Spule erzeugt wird. Auf quantenmechanischer Ebene bedeutet das Auslenken der
Magnetisierung, dass einzelne Spins von ihrem Grundzustand (Spin-Up) in den an-
geregten Zustand (Spin-Down) gebracht werden. Damit die elektromagnetische Wel-
le in der Lage ist, jenes „Umklappen“ der Spins hervorzurufen, muss ihre Energie Ew
genau dem Energieunterschied ∆E der beiden Zustände entsprechen. Die Frequenz
des HF-Pulses muss somit mit der Larmorfrequenz aus Formel 2.3 übereinstimmen.
Die in der xy-Ebene rotierende Magnetisierung bzw. der hierdurch entstehende,
zeitlich variierende magnetische Fluss induziert, auf Grundlage des Farradayschen
Gesetzes der Induktion, eine messbare Spannung in der Auslesespule.
Der Winkel, um welchen die Magnetisierung aus der z-Ebene ausgelenkt wird, kann
über folgende Formel berechnet werden:

α = γB1t. (2.9)

Hierbei bezeichnet B1 die Amplitude des eingestrahlten HF-Pulses und t seine Dau-
er. Besonders häufig werden 90◦- bzw. π2 -Pulse verwendet. Diese sorgen dafür, dass
die Magnetisierung komplett in die xy-Ebene ausgelenkt wird. Ein weiterer Puls ist
der sogenannte 180◦- bzw. π-Puls, welcher die Magnetisierung umkehrt.

2.4 | Relaxation
Nach Beendigung des HF-Pulses kehren die Spins, und somit auch die Magnetisie-
rung ~M , in ihren Grundzustand zurück, was als Relaxation bezeichnet wird. Es gibt
zwei verschiedene Relaxationsmechanismen: die Longitudinale-Relaxation und die
Transversale-Relaxation.
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2.4. Relaxation

Longitudinale Relaxation
Bei der longitudinalen Relaxation (auch: T1-Relaxation) kommt es zu einem Ener-
gieübertrag der einzelnen Spins auf das Gitter des umliegenden Gewebes. Dies hat
zur Folge, dass die Spins in ihren Grundzustand zurückkehren und sich somit auch
die Magnetisierung langsam wieder entlang der z-Achse aufbaut. Die Änderungsra-
te der Magnetisierung in z-Richtung kann dabei über folgende Differentialgleichung
beschrieben werden:

dMz(t)
dt

= M0−Mz(t)
T1

. (2.10)

M0 bezeichnet hierbei die Magnetisierung entlang der z-Achse im Gleichgewichts-
oder Grundzustand und Mz(t) ist der Anteil der Magnetisierung in z-Richtung zu
einem Zeitpunk t nach dem Einstrahlen des HF-Pulses. T1 ist die Zeitkonstante der
longitudinalen Relaxation und gibt an, nach welchem Zeitraum 63% der Magneti-
sierung wieder in ihren Ausgangszustand zurückgekehrt ist.
Die Lösung von Gleichung 2.10 zeigt, dass die Magnetisierung in z-Richtung expo-
nentiell wieder aufgebaut wird:

Mz(t) =Mz(0)e−
t

T1 +M0(1− e−
t

T1 ). (2.11)

Mz(0) bezeichnet die Magnetisierung in z-Richtung unmittelbar nach Beendigung
des HF-Pulses zum Zeitpunkt t = 0. Für einen 90◦-Puls wird beispielsweise die
komplette Magnetisierung aus der z-Richtung ausgelenkt (Mz(0) = 0) und Formel
2.11 vereinfacht sich somit zu:

Mz(t) =M0(1− e−
t

T1 ). (2.12)

Die Stärke der longitudinalen Relaxation hängt vom äußeren Magnetfeld und dem
Gewebe ab.

Transversale Relaxation
Die einzelnen Spins, welche die Magnetisierung in xy-Ebene hervorrufen, befinden
sich nach dem HF-Puls in Phase (sie sind phasenkohärent). Beim zweiten Relaxations-
Mechanismus, der transversalen- oder T2-Relaxation, geht diese Kohärenz verloren
und die transversale Magnetisierung verringert sich (Dephasierung). Die Spins neh-
men unterschiedliche lokale Magnetfelder wahr, welche aus dem angelegten Haupt-
magnetfeld und dem Feld ihrer unmittelbaren Nachbarn bestehen. Die Variationen
in den lokalen Feldern führen auf Grundlage von Formel 2.3 dazu, dass die ein-
zelnen Spins mit unterschiedlicher Larmorfrequenz präzedieren. Mit der Zeit führt
dies zu einer Phasen-Inkohärenz oder Dephasierung und damit zu einem Verlust der
transversalen Magnetisierung. Dieser Prozess wird durch eine weitere Differential-
gleichung beschrieben:

d ~Mxy(t)
dt

=− 1
T2

~Mxy(t). (2.13)
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2.5. Bildgebung

Die Lösung dieser Gleichung folgt ebenfalls einem exponentiellen Prozess:

~Mxy(t) = ~Mxy(0)e−
t

T2 . (2.14)

Mxy ist der transversale Teil der Nettomagnetisierung und T2 ist die Zeitkonstante
der transversalen Relaxation. Sie gibt an, nach welchem Zeitraum die transversa-
le Magnetisierung auf 37% ihres ursprünglichen Wertes abgefallen ist. Mxy(0) be-
zeichnet, analog zur longitudinalen Relaxation, die Magnetisierung in der xy-Ebene
unmittelbar nach dem Einstrahlen des HF-Pulses.
Durch die in der T1-Relaxation beschriebene Energieabgabe an das umliegende Ge-
webe, geht ebenfalls die Phasenkohärenz des Spins mit allen anderen Spins verloren.
Jeder T1-Prozess führt somit auch zu einer transversalen Relaxation. Aus diesem
Grund ist die T2-Zeit eines Gewebes immer kürzer als seine T1-Zeit.
Die beiden Differentialgleichungen 2.10 und 2.13 lassen sich zusammenfassen und
werden als Bloch-Gleichung bezeichnet [36]:

d ~M(t)
dt

= γ ~M(t)× ~Bext + 1
T1

(M0−Mz(t))ẑ−
1
T2

~Mxy(t) (2.15)

Diese beschreibt den zeitlichen Verlauf der Magnetisierung unter Berücksichtigung
aller Relaxations-Mechanismen.
In der Praxis ist der Zerfall der transversalen Magnetisierung deutlich schneller, als
es durch die oben genannten Mechanismen erklärbar ist. Diese sogenannte effektive
transversale- oder T ∗2 -Relaxation beruht auf Inhomogenitäten im äußeren Magnet-
feld. Sie entstehen beispielsweise durch hardwarebedingte Fehler im Magneten oder
durch das Messobjekt selbst, welches durch seine magnetische Suszeptibilität für
Verzerrungen des Magnetfeldes sorgt. Der zusätzliche Relaxationseffekt setzt sich
aus der irreversiblen T2-Relaxationszeit und der reversiblen, durch Inhomogenitäten
im Hauptmagnetfeld bedingten, T ′2-Relaxationszeit zusammen:

1
T ∗2

= 1
T2

+ 1
T
′
2
. (2.16)

2.5 | Bildgebung
Das einfachste NMR-Experiment ist ein 90◦-Puls gefolgt von der Aufnahme des
daraus entstehenden Signals. Diese exponentiell abfallende Schwingung nennt sich
freier Induktionszerfall engl. free induction decay (FID). Das FID stammt jedoch aus
dem vollständigen, im Magnetfeld befindlichen, Objekt. Damit ein zwei- oder drei-
Dimensionales Bild entstehen kann, müssen die aus dem Messobjekt stammenden
Signale räumlich zugeordnet werden (Ortskodierung). Dies geschieht mit Hilfe von
magnetischen Gradientenfeldern in x-, y- und z-Richtung. Hierbei unterscheidet man
die Schichtselektion, Phasenkodierung und Frequenzkodierung.
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Schichtselektion
Bei der Schichtselektion wird ein Magnetfeldgradient entlang des Hauptmagnetfel-
des B0 angelegt. Die hierdurch erzeugte lineare Änderung des Magnetfeldes sorgt
dafür, dass sich die Larmorfrequenz der einzelnen Spins, abhängig von ihrer Posi-
tion entlang der z-Achse, verändert. Wird nun zeitgleich ein HF-Puls eingestrahlt,
werden nur diejenigen Spins angeregt, deren Larmorfrequenz mit der Frequenz des
HF-Pulses übereinstimmen. Somit wird nur eine bestimmte Schicht des Messobjekts
angeregt. Die Schichtdicke ∆z ist definiert über die Bandbreite des eingestrahlten
HF-Pulses ∆F und die Stärke des angelegten Gradienten in z-Richtung Gz:

∆z = ∆F

γGz
. (2.17)

Frequenzkodierung

Bei der Frequenzkodierung wird ein Magnetfeldgradient in x-Richtung angelegt. Dies
führt, wie auch bei der Schichtselektion, zu einer Veränderung der Larmorfrequenz
ω(x) der einzelnen Spins, abhängig von ihrem Ort entlang der x-Achse:

ω(x) = γB(x) = γB0 + γGxx= ωL +ωg(x), (2.18)

mit der Larmorfrequenz ωL, der Gradientenstärke Gx und der Frequenzverschiebung
ωg(x), welche von der Position entlang der x-Achse abhängt.
Da die einzelnen Pixel im Bild eine endliche Breite besitzen, enthalten sie mehrere
Frequenzen gleichzeitig. Dieses kleine Band an Frequenzen wird als Bandbreite pro
Pixel bezeichnet.
Die Frequenzkodierung, sprich das Einschalten eines Gradienten in x-Richtung, wird
während der Signalakquise durchgeführt. Das aufgenommene Signal enthält darauf-
hin die unterschiedlichen Frequenzen der einzelnen Pixel entlang der Frequenzkodier-
Richtung.

Phasenkodierung
Mit Hilfe der Schichtselektion und Frequenzkodierung ist es möglich, eine Ebene
in einem hypothetischen Messobjekt auszuwählen und in x-Richtung aufzulösen.
Damit auch die y-Richtung aufgelöst werden kann, ist die sogenannte Phasenkodie-
rung nötig. Hierbei wird ein Magnetfeldgradient entlang der y-Richtung angelegt.
Dies geschieht zwischen Anregung der Spins und Signalauslese. Durch den Gradi-
enten präzedieren die Spins kurzzeitig mit unterschiedlicher Larmorfrequenz. Nach
Abschalten des Gradienten, haben sie, auf Grundlage ihrer räumlichen Position in
y-Richtung, eine Phase Φy akquiriert:

Φy =−γGyyty. (2.19)
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2.6. Gradientenecho

Die Phase ist abhängig von der Gradientenstärke Gy, der Dauer des Gradienten ty
und der Position der Spins entlang der y-Achse. Mit nur einer Phase Φy können
jedoch nicht alle n Pixel in y-Richtung aufgelöst werden. Hierzu muss die Messung
n mal mit unterschiedlicher Gradientenstärke Gy wiederholt werden.

k-Raum
Die beim MRT akquirierten Signale werden in einer komplexwertigen Datenma-
trix namens k-Raum gespeichert. Durch die oben beschriebene Ortskodierung in
drei Raumrichtungen entsteht eine dreidimensionale Matrix S mit den Dimensionen
kx,ky und kz:

S(kx,ky,kz) =
∫
x

∫
y

∫
z
ρ(x,y,z) · e−2πi(kxx+kyy+kzz)dxdydz. (2.20)

ρ(x,y,z) ist hierbei die Spindichteverteilung des Messobjekts an einer bestimmten
Stelle.
Um von dem gemessenen Signal S im k-Raum auf das eigentliche MRT-Bild im
Bildraum zu gelangen, muss eine inverse Fouriertransformation durchgeführt werden.

2.6 | Gradientenecho
Um geeignete Bilder mit Hilfe des MRTs zu akquirieren, werden sogenannte Puls-
Sequenzen verwendet. Diese benutzen eine Kombination aus HF-Pulsen und Magnet-
feldgradienten-Schaltungen, um, durch die oben beschriebene Ortskodierung, ein
2D- oder 3D-Bild zu erzeugen. Eine Variante dieser Sequenzen ist die sogenannte
Gradientenecho (GRE) Sequenz. Bei dieser Technik handelt es sich um eine, in der
klinischen Routine oftmals verwendete, Sequenz, welche schnelle hochaufgelöste Bil-
der erzeugt. Das gemessene Signal fällt mit der T ∗2 -Zeit ab und ist somit sensitiv
für suszeptibilitätsbedingte Inhomogenitäten im Magnetfeld ist. Deshalb bildet die
GRE-Sequenz die Grundlage für die quantitative Suszeptibilitätskartierung (QSM),
welche in Kapitel 3 näher besprochen wird. Die nachfolgenden Unterkapitel erläu-
tern zunächst die klassische Gradientenecho-Sequenz und anschließend die bei QSM
verwendete 3D-Multi-Echo-GRE-Sequenz.

Gradientenecho-Sequenz
Bei der Gradientenecho-Sequenz werden zeitlich variierende Gradienten verwendet,
um das MR-Signal künstlich zu de- und rephasieren. Das in Abbildung 2.1 darge-
stellte Sequenzdiagramm zeigt eine klassischen 2D-GRE-Sequenz.
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2.6. Gradientenecho

Gradientenecho-Sequenz

TE

TR

Signal

Gx

Gy

Gz

HF

Zeit

α α

Abbildung 2.1: Sequenzdiagramm einer Gradientenecho-Sequenz.

Die longitudinale Magnetisierung wird zunächst, durch die Kombination aus einem
frequenzselektiven HF-Puls und einem Gradienten zur Schichtselektion Gz, in die
Transversalebene gebracht. Das so entstehende FID wird durch einen Gradienten
in x-Richtung künstlich dephasiert. Direkt im Anschluss sorgt ein Gradient mit
umgekehrter Polarisation dafür, dass die künstliche Dephasierung aufgehoben wird
und das Gradienten-Echo entsteht. Eben jener Gradient sorgt während der Signal-
auslese ebenfalls für die Frequenzkodierung. Ein Gradient in y-Richtung, welcher
während der Dephasierung aktiviert wird, lässt die Phasenkodierung entstehen. Da-
mit eine vollständige Abtastung in Phasenkodier-Richtung gewährleistet ist, muss
dieses Schema aus Anregung und Echoerzeugung mehrfach, mit unterschiedlichem
Phasenkodier-Gradient Gy, durchgeführt werden. So können die Frequenzen der ent-
stehenden Gradientenechos räumlich zugeordnet werden. Die Zeit zwischen Anre-
gung der Spins und dem entstehenden Echo nennt sich Echozeit TE und die Zeit
zwischen zwei aufeinanderfolgenden Anregungspulsen heißt Repetitionszeit TR.
Der Vorteil der GRE-Sequenz besteht darin, dass der Flipwinkel, im Gegensatz zu
anderen Sequenzen, keine 90◦ betragen muss, sondern deutlich kleiner gewählt wer-
den kann. Hierdurch wird nur ein Anteil der Längsmagnetisierung in die Transversal-
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Ebene gebracht und es können deutlich kürzere Repetitionszeiten gewählt werden
(typischerweise 2-50 ms [32]), ohne starke Sättigungseffekte zu erzeugen. Aus diesem
Grund sind GRE-Sequenzen deutlich schneller als andere MRT-Sequenzen, welche
einen 90◦-Puls verwenden, wie z.B. die Spin-Echo-Sequenz.

3D-Multi-Echo-GRE-Sequenz
Bei der dreidimensionalen GRE-Sequenz wird ein ganzer Block des Messobjekts
angeregt, welcher als Slab bezeichnet wird. Innerhalb des Slabs befinden sich, ähn-
lich wie bei der 2D-Sequenz, einzelne Schichten. Um diese Unterteilung in einzelne
Schichten zu erreichen, wird, zusätzlich zur Phasenkodierung in y-Richtung, eine
weitere in z-Richtung durchgeführt. Diese wird in der Regel als phase encoding 2
oder slice encoding bezeichnet, um eine Verwechslung mit der in-plane Phasenko-
dierung in y-Richtung zu vermeiden. Der resultierende dreidimensionale k-Raum
kann mit Hilfe einer 3D-Fouriertransformation in das gewünschte Bild überführt
werden.
Die 3D-GRE-Sequenz liefert im Gegensatz zum 2D-Ansatz ein stark verbessertes
Signal-Rausch-Verhältnis engl. signal-to-noise ratio (SNR). Das SNR ist eine Kenn-
größe für die Bildqualität bei der MRT und ist definiert als Mittelwert des Signals
geteilt durch die Standardabweichung des Rauschens. Ein großer Wert bedeutet, dass
der Einfluss des Rauschens auf das Bild gering ist. Bei sehr kleinen Werten lässt sich
kaum ein Unterschied zwischen gemessenem Gewebe und Hintergrundrauschen fest-
stellen und die Bildqualität ist entsprechend schlecht. Das SNR ist proportional zum
gemessenen Voxel-Volumen ∆V und der Akquisitionszeit Tacq,tot:

SNR∝ ∆x∆y∆z
√
Tacq,tot. (2.21)

Da die 3D-GRE-Sequenz das gesamte Messvolumen innerhalb eines Slabs aufnimmt,
zählt das slice encoding zur Akquisitionszeit hinzu, wohingegen die einzelnen Schich-
ten einer 2D-Sequenz nicht eingerechnet werden. Daraus folgt, dass sich das SNR
zwischen 2D- und 3D-GRE-Sequenz wie folgt unterscheidet:

SNR3D
SNR2D

=
∆V

√
Nphase1Nphase2TsamplingNA

∆V
√
Nphase1TsamplingNA

=
√
Nphase2. (2.22)

Hierbei bezeichnen Nphase1 und Nphase2 die Anzahl der Phasenkodierschritte in y-
bzw. z-Richtung. Tsampling ist die Zeit, in der die Daten während der Frequenzkodie-
rung ausgelesen werden und NA ist die Anzahl der Mittelungen. Bei einer typischen
Anzahl von Schichten (16-128) in slice encoding Richtung, ergibt sich also eine Ver-
besserung des SNRs von 400-1100 %.
DesWeiteren weist die 2D-GRE-Sequenz Limitierungen bei der einstellbaren Schicht-
dicke auf, welche bei der 3D-GRE-Sequenz nicht gegeben sind. Dünne Schichten
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2.6. Gradientenecho

bei einer 2D-Sequenz können durch große Gradienten-Amplituden oder kleine HF-
Puls Bandbreiten erreicht werden (siehe Formel 2.17). Die Gradienten-Amplitude ist
hardwareseitig limitiert und kann nicht unendlich erhöht werden. Ebenso kann die
Bandbreite eines HF-Pulses nicht beliebig verkleinert werden. Im Gegensatz hierzu
hängt die Schichtdicke einer 3D-Sequenz, durch die zusätzliche Phasenkodierung,
nicht mehr von der Gradienten-Stärke und HF-Bandbreite ab, sondern berechnet
sich wie folgt:

∆z3D = 1
Nphase2∆kz

. (2.23)

Dies sorgt dafür, dass unter Berücksichtigung des SNRs, eine wesentlich kleinere
Schichtdicke gewählt werden kann, als bei einer 2D-Sequenz. Dünne Schichten ver-
ringern den Partialvolumeneffekt und reduzieren die intravoxel Phasendispersion
durch Suszeptibilitätsunterschiede. Deshalb sind 3D-GRE-Sequenzen bzw. die dün-
nen Schichten, die mit ihnen möglich sind, besonders wichtig für die quantitative
Suszeptibilitätskartierung, welche in Kapitel 3 genauer beschrieben wird.

14



2.6. Gradientenecho

3D-Multi-Echo-Gradientenecho-Sequenz

TE1

TE2

TE3
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Signal
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Abbildung 2.2: Sequenzdiagramm einer 3D Multi-Echo-Gradientenecho-Sequenz.

In Abbildung 2.2 ist das Sequenzdiagramm einer 3D-Multi-Echo-Gradientenecho-
Sequenz dargestellt. Während des selektiven HF-Pulses wird ein Gradient in z-
Richtung geschaltet, was zur Anregung des zu messenden Volumens (Slabs) führt.
Anschließend folgen die beiden bereits beschriebenen Phasenkodierungen in y- und
z-Richtung. Wie auch beim normalen GRE, sorgt ein Paar aus gegensätzlich po-
larisierten Gradienten in x-Richtung dafür, dass ein Echo nach der Echozeit TE1
entsteht. Im Gegensatz zur Single-Echo Variante, wird nun allerdings die Polarisie-
rung des Gradienten erneut umgekehrt, wodurch ein weiteres Echo nach der Zeit
TE2 entsteht. Durch wiederholtes Umpolen des Gradienten können mehrere Echos
mit nur einer Anregung erzeugt werden. Die Amplituden der einzelnen Echos fallen
mit T ∗2 ab, was bedeutet, dass für lange Echozeiten wenig Signal aufgenommen wird
und die messbare Magnetisierung irgendwann komplett verschwunden ist. Nachdem
alle Echozeiten akquiriert wurden, folgt nach der Zeit TR eine erneute Anregung des
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2.6. Gradientenecho

Slabs. Damit der gesamte k-Raum in drei Dimensionen mit Daten gefüllt werden
kann, muss die Sequenz Nphase1 ·Nphase2 Mal durchlaufen werden.
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3Quantitative
Suszeptibilitätskartierung (QSM)

Bei der quantitativen Suszeptibilitätskartierung (QSM) handelt es sich um eine neu-
artige Technik, welche, auf Grundlage von Unterschieden in der magnetischen Sus-
zeptibilität, einen Kontrast hervorruft [3, 11, 12]. Hierbei wird, nicht wie üblich,
die Magnituden-Information des Bildes verwendet, sondern seine Phase. Die nach-
folgenden Unterkapitel erläutern zunächst die Eigenschaften der Phasenbilder und
der magnetischen Suszeptibilität. Anschließend wird das komplexe Post-Processing,
welches für QSM nötig ist, beschrieben.

3.1 | Phasenbilder
Der sichtbare Kontrast des Phasenbilds entsteht durch die unterschiedlichen loka-
len Präzessionsfrequenzen ∆ω der Spins, welche durch Magnetfeldinhomogenitäten
hervorgerufen werden. Wie bereits in Kapitel 2.4 erläutert, entstehen diese Feld-
inhomogenitäten unter anderem durch Suszeptibilitätsänderungen zwischen unter-
schiedlichen Geweben. Die Phase Φ(~r) im Punkt ~r hängt von der Magnetfeldstärke
B0, der Variation des äußeren Magnetfeldes ∆Bz und der Echozeit TE ab [33]:

Φ(~r) = γ B0 TE ∆Bz(~r). (3.1)

Die Phase ist außerdem nicht lokal. Dies bedeutet, dass der Wert eines Pixels im
Punkt ~r nicht nur durch sein zugrundeliegendes Gewebe bestimmt wird, sondern
auch durch Magnetfeldänderungen in seiner Umgebung. So beeinflussen unter ande-
rem die Verzerrung des Magnetfeldes durch das Messobjekt selbst und in der Nähe
befindliche Suszeptibilitätsänderungen den Wert eines Pixels [11, 12]. Diese, nicht in
der region of interest (ROI) liegenden Einflüsse, werden als Hintergrundfelder engl.
background field bezeichnet. Auch der Einfluss der Auslesespulen auf die Phasen-
bilder muss berücksichtigt werden. Die einzelnen Kanäle der Auslesespule nehmen,
auf Grundlage ihres Sensitivitätprofils, Phasenbilder auf, welche leicht zueinander
verschoben sind. Dieser Phasen-Offset muss korrigiert werden, bevor die Daten aus
den einzelnen Kanälen kombiniert werden können [11, 37].
Mathematisch kann das gemessene MRT Signal, bzw. die Magnetisierung in der
xy-Ebene, als Superposition von Vektoren beschrieben werden, welche in einer kom-
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3.1. Phasenbilder

plexen Ebene rotieren. Das Signal besitzt demnach einen Realteil Re(Mxy) und einen
Imaginärteil Im(Mxy) und kann für den Ort r und die Zeit t wie folgt dargestellt
werden:

Mxy(r, t) = Re(Mxy(r, t)) + iIm(Mxy(r, t)) = |Mxy(r, t)| · eiΦ(r,t). (3.2)

Die in Formel 3.2 auf der rechten Seite dargestellte Polarform besteht aus der Ma-
gnitude

|Mxy(r, t)|=
√
Re2(Mxy(r, t)) + Im2(Mxy(r, t)) (3.3)

und der Phase
Φ(r, t) = tan−1

(
Im(Mxy(r, t))
Re(Mxy(r, t))

)
. (3.4)

Durch die Nutzung des Tangens ist die Phase nur im Intervall (−π,π] definiert.
Kleinere oder größere Werte werden in diesen Wertebereich „zurückgefaltet“. Die
hierdurch in der Phase entstehenden Sprünge nennen sich Phasewraps. Abbildung
3.1 zeigt ein beispielhaftes Phasenbild des Abdomens mit entsprechenden Phase-
wraps (schwarze Pfeile).

Abbildung 3.1: Beispielhaftes Phasen-Bild einer MRT-Aufnahme des Abdomens. Phase-
wraps sind durch schwarze Pfeile markiert.
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3.2. Magnetische Suszeptibilität

3.2 | Magnetische Suszeptibilität
Die magnetische Suszeptibilität ist eine intrinsische Eigenschaft von Gewebe, welche
die Magnetisierung dieses Gewebes in einem äußeren Magnetfeld beschreibt. Die
Stärke der Magnetisierung hängt von der Suszeptibilität χ und dem Magnetfeld ~H

ab [38]:
~M = χ ~H. (3.5)

Da sowohl die Magnetisierung ~M , als auch das Magnetfeld ~H die Einheit A
m besitzen,

handelt es sich bei der magnetische Suszeptibilität um eine einheitenlose Größe.
Im Vakuum berechnet sich die magnetische Flussdichte ~B durch die Feldstärke des
Magneten und die Permeabilität im Vakuum µ0:

~B = µ0 ~H. (3.6)

Wird nun ein Objekt in das Magnetfeld gebracht, hängt die magnetische Flussdichte
zusätzlich von der induzierten Magnetisierung ~M ab. Durch Einsetzen von Formel
3.5 ergibt sich die Flussdichte zu:

~B = µ0( ~H + ~M) = µ0(1 +χ) ~H = µ0
1 +χ

χ
~M. (3.7)

Unter der Annahme, dass χ � 1 (z.B. im menschlichen Körper), lässt sich diese
Formel weiter vereinfachen:

~B ≈ µ0
1
χ
~M. (3.8)

Man unterteilt Stoffe auf Grundlage ihrer Suszeptibilität in drei Kategorien:

• ferromagnetisch: χ� 1

• paramagnetisch: χ > 0 und χ� 1

• diamagnetisch: χ < 0

Während das Magnetfeld bei diamagnetischen Substanzen, durch ihre dem Magnet-
feld entgegenwirkende Magnetisierung, kleiner wird, erhöht es sich bei para- und fer-
romagnetischen Materialien. Dieser Zusammenhang ist in Abbildung 3.2 dargestellt.
Zu sehen ist, dass für Materialien mit positivem χ die einzelnen Magnetfeld-Linien
zur Probe hin gebogen werden, was die Magnetfeldstärke im Inneren ansteigen lässt.
Für ein negatives χ tritt der gegenteilige Effekt auf.
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Diamagnetisch Para/Ferromagnetisch

χ < 0 χ > 0

~B

Abbildung 3.2: Schematische Darstellung des Einflusses eines Materials (Kreis) mit der
magnetischen Suszeptibilität χ auf den Verlauf der Feldlinien eines externen Magnetfeldes
~B.

Verantwortlich für die magnetische Suszeptibilität eines Stoffes sind Bahndrehimpuls
und Spin von Elektronen und Kernteilchen. Der Beitrag der Kernteilchen ist jedoch
zu gering, um einen messbaren Einfluss auf die magnetische Suszeptibilität von
Stoffen zu haben.
Ein angelegtes, externes Magnetfeld verändert die Orbitalbewegung der Elektro-
nen um ihren Atomkern. Dies führt auf Grundlage der Lenzschen Regel zu der
Entstehung eines Magnetfeldes, welches dem externen Magnetfeld entgegengesetzt
ist. Dieser sogenannte Langevin-Diamagnetismus tritt in allen Materialien auf und
sorgt dafür, dass grundsätzlich alle Stoffe diamagnetisch sind, solange kein anderer
Effekt dominiert [39, 40]. Typischerweise liegt die Größenordnung von diamagneti-
schen Stoffen bei χ ∼ 10−6. Wasser z.B. hat eine magnetische Suszeptibilität von
−9.02 ∗ 10−6 und ist somit ein diamagnetischer Stoff [39].
Paramagnetismus hingegen tritt nur in Materialien auf, die ungepaarte Elektro-
nen besitzen. Wie auch Kernteilchen, welche einen Kernspin besitzen, richten sich
alle Elektronen auf Grundlage ihres Kernspins entlang eines äußeren Magnetfel-
des aus und erzeugen eine positive Magnetisierung. Durch das Pauli-Prinzip sind
jedoch die meisten Elektronen in Spin-up und Spin-down Paaren vorhanden und
ihre Magnetisierungen heben sich gegenseitig auf. Ungepaarte Elektronen hinge-
gen tragen zur positiven Magnetisierung und somit zu einer Verstärkung des äu-
ßeren Magnetfeldes bei. Dieser Mechanismus wird als Curie-Paramagnetismus oder
Langevin-Paramagnetismus bezeichnet [41, 42]. Diese Form des Paramagnetismus
ist temperaturabhängig und kann eine Größenordnung von bis zu 10−2 besitzen.
Es existieren weitere Mechanismen, wie der Landau Diamagnetismus, Van-Vleck-
Paramagnetismus, Pauli-Paramagnetismus und Curie-Weiss-Paramagnetismus [39],
welche jedoch einen wesentlich kleineren Beitrag zur magnetischen Suszeptibilität
leisten, als die beiden beschriebenen Effekte.
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Während bei paramagnetischen Stoffen benachbarte Elektronen-Spins zufällig ori-
entiert sind, richten sich diese bei ferromagnetischen Stoffen auch ohne äußeres Ma-
gnetfeld gleichmäßig aus. Diese als Weisssche Bezirke bezeichneten Areale sorgen
für eine spontane Magnetisierung innerhalb des Materials. Ohne äußeres Magnet-
feld existieren sowohl parallele als auch anti-parallele Bezirke, deren Magnetisierung
sich gegenseitig aufhebt. Wird das Material einem starken Magnetfeld ausgesetzt,
richten sich alle Areale entlang dieses Magnetfeldes aus und es entsteht eine Ma-
gnetisierung, welche das äußere Feld verstärkt. Man unterscheidet zwei verschiedene
Arten von ferromagnetischen Stoffen. Bei den Hartmagnetischen Materialien bleibt
die Magnetisierung auch nach Verlassen des äußeren Magnetfeldes bestehen und es
entsteht ein Permanentmagnet. Bei Weichmagnetischen Materialien hingegen ver-
schwindet die Magnetisierung zeitnah und es stellt sich der Ausgangszustand mit
verschiedenen weissschen Bezirken ein. Ferromagnetische Stoffe besitzen eine sehr
große Suszeptibilität (χ� 1) [39, 43].

Das menschliche Gewebe besitzt eine mit Wasser vergleichbare Suszeptibilität. Bei
diversen Pathologien kann diese jedoch verändert werden. So sorgen beispielsweise
Eisenablagerungen bei Morbus-Parkinson oder der Eisenspeicherkrankheit dafür,
dass die Suszeptibilität im Gehirn bzw. der Leber erhöht ist [26, 30]. Aber auch das
Hämoglobin im Blut sorgt für einen Anstieg der Suszeptibilität [15, 44]. Kalzium-
oder Protein-Ablagerungen haben die umgekehrte Funktion und sorgen dafür, dass
sich die Suszeptibilität verringert [39, 45].
Da diamagnetische und paramagnetische Substanzen sehr kleine Suszeptibilitätswer-
te aufweisen, werden sie in parts per million (ppm) angegeben. Ppm entspricht einem
Faktor 10−6, sodass sich für die Suszeptibilität von Wasser ein Wert von -9.02 ppm
ergibt.
Bei der Bestimmung der magnetischen Suszeptibilität mit Hilfe des MRTs, ist es
wichtig, diese relativ zu einer Referenz-Substanz zu bestimmen. Dies liegt an den
berechneten Suszeptibilitäts-Karten, welche nur Unterschiede in der Suszeptibilität
zwischen den einzelnen Strukturen angeben, aber keine Absolut-Werte. Hierfür ist
das, im späteren Verlauf beschriebene, Dipol-Feld verantwortlich. Dieses hat eine
Singularität im k-Raum Zentrum, welche beim Post-Processing zu einem willkürli-
chen Offset in der Suszeptibilität führt [19, 46]. Durch die Referenz-Substanz können
die Ergebnisse zwischen unterschiedlichen Geräten und Messungen vergleichbar ge-
macht werden. Hierzu wird der Suszeptibilitäts-Wert der Referenz-Substanz in der
berechneten Suszeptibilitäts-Karte ermittelt und von dieser subtrahiert. Bei QSM
wird dazu häufig Wasser oder ein Gewebe mit wasserähnlichem Suszeptibilitätswert
genommen. Wird also in der Literatur von einer Suszeptibilität der Leber von 2 ppm
gesprochen, ist dieser im Bezug auf das Wasser bzw. das Referenz-Gewebe parama-
gnetisch.
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Die magnetische Suszeptibilität, bzw. die durch sie entstehende, zusätzliche Magneti-
sierung, verzerrt das äußere Magnetfeld (siehe Abbildung 3.2). Diese Inhomogenität
im Punkt ~r kann über folgende Formel berechnet werden [11, 47, 48]:

∆Bz(~r) = µ0
4π

∫
V
′

3Mz(~r′)(z− z
′)2

|~r− ~r′ |5
− Mz(~r′)
|~r− ~r′ |3

d3r
′
. (3.9)

Formel 3.9 kann als Faltung (∗) zwischen der Magnetisierung Mz(~r) und dem Di-
polfeld eines Punktdipols d(~r) beschrieben werden [49]:

∆Bz(~r) = µ0Mz(~r) ∗ d(~r), (3.10)

mit
d(~r) = 1

4π
3cos2(Θ− 1)

r3 . (3.11)

Θ ist hierbei der Winkel zwischen ~r und der z-Achse. Auf Grundlage des Faltungs-
theorems [50] ist es möglich, Formel 3.10 als elementweise Multiplikation im k-Raum
auszudrücken. Durch Einsetzen von Gleichung 3.8 berechnet sich die Verzerrung des
Magnetfeldes zu:

∆B(~r) = ∆Bz(~r)
B0

= FT−1{(χ(~k) ·D(~k)}. (3.12)

FT−1 steht hierbei für die inverse Fouriertransformation und D(~k) ist der Punktdi-
pol im k-Raum:

D(~k) = 1
3 −

k2
z

k2 , (3.13)

mit den k-Raum Koordinaten kx,ky und kz und k2 = k2
x + k2

y + k2
z .

Formel 3.12 bestimmt die Verzerrung des Magnetfeldes auf Grundlage der magneti-
schen Suszeptibilität. Dies wird als Forward Model bezeichnet. Bei der quantitativen
Suszeptibilitätskartierung muss jedoch die Suszeptibilität aus der Magnetfeldverzer-
rung berechnet werden. Hierbei handelt es sich um ein inverse ill-posed problem,
da das Dipolfeld des Punktdipols entlang sogenannter magic angle (Θ = ±54,7◦)
die Werte Null annimmt, was eine einfache Inversion der Gleichung verhindert. Im
Nachfolgenden werden die nötigen Post-Processing Schritte erläutert, um von der
gemessenen MRT-Phase Φ auf die Suszeptibilität χ zu schließen und somit das ill-
posed Problem erfolgreich zu lösen.

3.3 | Phase-Unwrapping
Da die Phase im Intervall (−π,π] gefaltet ist, müssen sogenannte Phase-Unwrapping-
Algorithmen die zugrunde liegenden (echten) Phasen-Werte Φtrue bestimmen, bevor
nach Gleichung 3.1 die Magnetfeldverzerrung ∆Bz berechnet werden kann. Hierzu
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wird zu jedem Pixel der gemessenen Phase Φgemessen ein Vielfaches von 2π addiert
[51]:

Φtrue(~r, t) = Φgemessen(~r, t) + 2πk(~r, t). (3.14)

Hierbei steht k für eine vom Ort ~r und der Echozeit t abhängige, ganze Zahl, welche
im Folgenden auch als Wrap-Zahl bezeichnet wird.
Prinzipiell gibt es zwei verschiedene Arten von Phase-Unwrapping: Das Spatial-
Unwrapping und das Temporal-Unwrapping [3, 51].

Spatial-Unwrapping
Spatial-Unwrapping Methoden identifizieren Wraps an Hand von abrupten Sprüngen
in den Werten benachbarter Pixel. Sie können in Algorithmen mit Path-Following
Ansatz und Laplacian-Unwrapping unterteilt werden [37].
Path-Following Methoden entfalten die Phase entlang eines Weges. Hierbei betrach-
ten sie, ausgehend von einem Startpixel, benachbarte Pixel. Falls diese einen Un-
terschied von mehr als π aufweisen, geht der Algorithmus davon aus, dass ein Pha-
sewrap vorliegt und addiert bzw. subtrahiert ein Vielfaches von 2π zu diesem und
allen weiteren Pixeln entlang des Weges. Da Path-Following Methoden bei starkem
Rauschen sehr fehleranfällig sind, wird der Weg bzw. die Reihenfolge, in welcher
der Algorithmus die einzelnen Pixel betrachtet, durch eine Qualitymap vorgegeben.
Hierbei handelt es sich um eine Karte, welche jedem Pixel, auf Grundlage seiner
Umgebung, einen Quality-Wert zuordnet. So können Pixel mit gutem SNR zuerst
entfaltet werden, was zu weniger Fehlerfortpflanzung durch falsch addierte Vielfache
von 2π führt. Die Berechnung der Qualitymap unterscheidet sich von Algorithmus
zu Algorithmus und sollte an die Fragestellung angepasst werden [52].

Das Laplacian-Unwrapping versucht ebenfalls Gleichung 3.14 zu lösen. Allerdings be-
rechnen diese Algorithmen die partielle Ableitung der entfalteten Phase Φtrue,approx
aus den Ableitungen der gemessenen, gewrappten Phase Φgemessen [37, 53]:

∆Φtrue,approx = cos(Φgemessen) ·∆sin(Φgemessen)
− sin(Φgemessen) ·∆cos(Φgemessen).

(3.15)

Hierfür muss die aufgenommene Phase oft genug differenzierbar sein. Im Gegensatz
zu den Path-Following Methoden, ist die Laplacian Methode sehr robust gegenüber
Rauschen und kostet nur wenig Rechenzeit. Allerdings ist die entfaltete Phase ledig-
lich eine Näherung und entspricht nicht den exakten Phasenwerten. Um möglichst
nah an die exakte Phase zu gelangen, können mehrere Iterationen der folgenden
Gleichung durchlaufen werden [53]:

Φj+1 = Φj + 2πRound
[
Φtrue,approx−Φj

2π

]
. (3.16)
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Aufgrund ihrer kurzen Rechendauer werden Laplacian-Unwrapping Algorithmen
häufig für QSM im Gehirn bevorzugt [17, 54].

Temporal-Unwrapping
Phasensprünge können nicht nur in den drei Raumrichtungen des Bildes auftre-
ten, sondern auch in der zeitlichen Dimension, sofern mehrere Datensätze in zeitli-
cher Reihenfolge akquiriert wurden. Temporal-Unwrapping Algorithmen verwenden
Multi-Echo Datensätze und die zeitliche Entwicklung der Phase, um Phasewraps,
die zwischen zwei Echozeiten auftreten, zu eliminieren. Allerdings wird nicht die
eigentliche Phase entfaltet, sondern es entsteht ein Phasen-Differenz Bild aus den
Phasen der verschiedenen Echozeiten [37]. Temporal-Unwrapping geht außerdem da-
von aus, dass der zeitliche Verlauf der Phase über die einzelnen Echozeiten linear
ist. Diese Linearität kann jedoch nicht für alle Gewebearten angenommen werden
und gilt außerdem nur für flusskompensierte Messungen [37, 55]. Aus diesem Grund
werden Temporal-Unwrapping Methoden selten für QSM verwendet.

3.4 | Background field removal
Nachdem die Phase entfaltet wurde, ist sie proportional zur Magnetfeldverzerrung
∆B(~r). Ebenso wie die Phase sind diese Verzerrungen des Magnetfeldes nicht lo-
kal, sondern erstrecken sich über ihren Ursprungsort hinaus. Als Hintergrundfeld
engl. background field werden alle Magnetfeldinhomogenitäten bezeichnet, welche
ihren Ursprung außerhalb der Region of Interest (ROI) haben (siehe Abbildung
3.3). Hierzu zählen unter anderem Inhomogenitäten im Hauptmagnetfeld B0, aber
auch große Suszeptibilitätsunterschiede zwischen Luft und Gewebe. In erster Linie
sind das Hintergrundfeld ∆Bext(~r) und das Feld innerhalb der ROI ∆Blokal(~r) nicht
voneinander abhängig, wodurch die Magnetfeldverzerrung ∆B(~r) wie folgt definiert
werden kann [56]:

∆B(~r) = ∆Bext(~r) +∆Blokal(~r). (3.17)
Für QSM ist nur die Suszeptibilität innerhalb des ROIs von Interesse. Deshalb muss
das Hintergrundfeld entfernt werden, bevor aus der Magnetfeldverzerrung auf die
Suszeptibilität geschlossen wird. Dieser Vorgang wird als Background field removal
bezeichnet.

Ohne Suszeptibilitätsänderungen erfüllt das statische Magnetfeld die homogene
Poisson- bzw. Laplace-Gleichung [56]:

∇2H = 0, (3.18)

Lösungen dieser Differentialgleichung werden auch als harmonisch bezeichnet.
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3.4. Background field removal

Sobald Änderungen in der Suszeptibilität vorliegen (∇χ , 0), wird der Laplacian
des Magnetfeldes folgendermaßen beschrieben [56]:

∇2H = 1
3H0

(
∂2χ

∂x2 + ∂2χ

∂y2 −
2∂2χ

∂z2

)
. (3.19)

Da das Hintergrundfeld, wie oben beschrieben, unabhängig vom lokalen Feld ist,
besitzt es keine Suszeptibilitätsquellen innerhalb der ROI Ω. Deshalb ist es dort
harmonisch und erfüllt die Laplace-Gleichung, während es außerhalb der ROI die
Poisson Gleichung 3.19 erfüllt. Für das lokale Feld ist dieser Zusammenhang um-
gekehrt. Deshalb ist es möglich, das Hintergrundfeld zu entfernen, indem folgende
Gleichung gelöst wird [56]:

∇2H =∇2(Hext +Hlokal) =∇2Hlokal in Ω. (3.20)

Diese Gleichung ist unterbestimmt und hat daher keine einzigartige Lösung. Die
Algorithmen zur Entfernung des Hintergrundfeldes verwenden verschiedene Ansätze,
um diese Gleichung zu lösen und die lokale Magnetfeldverzerrung zu bestimmen.
Die gängigsten Methoden sind hierbei Sophisticated Harmonic Artifact Removal for
Phase data (SHARP) und seine Varianten [57], sowie Projection onto Dipole Field
(PDF) [58] und das Laplacian Boundary Value (LBV) [59].
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ROI

Hintergrund

Hintergrundfeld
beeinflusst
Suszepti-
bilität in der
ROI (harmon-
ischer Anteil
∇2H = 0)

Quellen in-
nerhalb der
ROI beein-
flussen die
Suszepti-
bilität (nicht
harmonisch
∇2H 6= 0)

Abbildung 3.3: Einfluss des Hintergrundfeldes auf die Region of Interest (ROI). Felder au-
ßerhalb der ROI haben einen harmonischen Effekt im Inneren und lassen sich so entfernen.
Angelehnt an [3].

Variable-radius-SHARP (V-SHARP)
SHARP löst Gleichung 3.20 mit Hilfe des spherical mean value (SMV) Theorems.
Dieses besagt, dass der Mittelwert einer harmonischen Funktion über eine Kugel an
Ort ~r0 identisch ist mit dem Wert der harmonischen Funktion im Mittelpunkt dieser
Kugel u( ~r0) [56]: ∫

u(~r) ·S(~r− ~r0)d3~r = u(~r0) (3.21)

S(~r) bezeichnet hierbei eine normalisierte Kugelflächen-Funktion. Gleichung 3.21
lässt sich auch als Faltung darstellen: u(~r) = S(~r) ∗u(~r).
Da das Hintergrundfeld ∆Bext innerhalb der gewünschten ROI harmonisch ist, kann
diese Mittelwerteigenschaft genutzt werden, um es aus der gesamten Magnetfeldver-
zerrung ∆B zu eliminieren [57]:

∆B′ = ∆B−S ∗∆B (3.22)
= ∆Bext +∆Blokal−S ∗∆Bext−S ∗∆Blokal (3.23)
= ∆Blokal−S ∗∆Blokal. (3.24)
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3.4. Background field removal

Nach der Faltung mit der Kugelfunktion S, hängt die Magnetfeldverzerrung ∆B′

nur noch vom Feld innerhalb der ROI ∆Blokal und der Kugelfunktion ab. Diese
Gleichung kann mit Hilfe der Delta-Distribution δ im Mittelpunkt der Kugelfunktion
umgeschrieben werden zu:

∆B′ = ∆Blokal−S ∗∆Blokal = (δ−S) ∗∆Blokal. (3.25)

Das Feld innerhalb der ROI kann nun durch eine einfache Entfaltung mit S′ = (δ−S)
bestimmt werden:

Blokal = S′ ∗−1 ∆B′. (3.26)

Durch die räumliche Ausdehnung der Kugelfunktion entsteht eine Grenzregion Ω′

zwischen der ROI Ω und dem Hintergrundfeld, in welcher die Kugelfunktion die
ROI überschreiten würde. Deshalb gilt innerhalb dieser Grenzregion S′∗∆Blokal = 0.
Hierdurch wird die ausgewertete ROI künstlich verkleinert und es gehen Werte ver-
loren. Damit diese Grenzregion so klein wie möglich gehalten werden kann, muss
ein kleiner Radius für die Kugelflächenfunktion gewählt werden. Hierbei entstehen
jedoch leicht Artefakte in der Grenzregion bei der Entfaltung [56]. Bei SHARP ist es
also notwendig, einen Kompromiss zwischen Artefakten bei zu kleinen Radien und
Verlust an Information durch die verkleinerte ROI bei großen Radien zu finden.

Durch die Variable-radius-SHARP (V-SHARP) Methode wird diese Problematik
umgangen. Für Pixel in der Mitte der ROI wird ein großer Radius verwendet, welcher
zum Rand der ROI hin verkleinert wird, damit dieser nicht überschritten wird und
die Grenzregion (Informationsverlust) möglichst klein gehalten werden kann. Zur
Entfaltung in Gleichung 3.26 wird jedoch nur der größte verwendete Radius benutzt,
um Artefakte zu verhindern. So kann der Informationsverlust in der Grenzregion
klein gehalten (kleine Radien) und Artefakte minimiert werden (große Radien) [20,
56]. Durch die unterschiedliche Größe der Radien bei Faltung und Entfaltung ist die
Genauigkeit von V-SHARP am Rand der ROI jedoch leicht verringert [60].

Laplacian Boundary Value (LBV)
Aus dem Green’schen Satz lässt sich das sogenannte Uniqueness-Theorem für har-
monische Funktionen ableiten [61]. Dieses besagt, dass harmonische Funktionen in
einer definierten Region (z.B. das Hintergrundfeld innerhalb der ROI) durch ihre
Werte am Rand dieser Region eindeutig bestimmbar sind [56]. Der Einfluss des Hin-
tergrundfeldes auf die Magnetfeldverzerrung in der ROI lässt sich also bestimmen,
wenn seine Werte am Rand der ROI bekannt sind. Bei der MRT-Messung enthält
der Rand jedoch Informationen aus dem Hintergrundfeld und der ROI, weshalb eine
direkte Berechnung des Hintergrundfeldes über den Rand der ROI nicht möglich ist.
Der Laplacian Boundary Value Algorithmus versucht dieses Problem zu lösen. Da
das Hintergrundfeld um einige Größenordnungen größer ist als das lokale Feld der
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ROI (∆Bext >> ∆Blokal), nimmt der LBV-Algorithmus an, dass die Werte am Rand
der ROI (∂Ω) ausschließlich zum Hintergrundfeld gehören [59]:

∆B|∂Ω = ∆Bext|∂Ω , ∆Blokal|∂Ω = 0. (3.27)

Mit dieser Annahme für die Randwerte kann die elliptische Partielle Differential-
gleichung (PDE) (siehe Gleichung 3.20), mit Hilfe einer Finite-Differenzen-Methode,
problemlos gelöst werden [62, 63].

3.5 | Inverses Problem
Nachdem das Hintergrundfeld entfernt wurde, wird die lokale Magnetfeldverzerrung
dazu genutzt, die Suszeptibilität mit Gleichung 3.12 zu berechnen:

χ(~r) = FT−1

∆Blokal(~k)
D(~k)

 (3.28)

Wie bereits eingangs erklärt, ist, auf Grundlage der Nullen entlang konischer Flächen
(k2 = 3k2

z) im Dipolfeld D(~k), das inverse Problem nicht direkt lösbar (ill-posed).
Zusätzlich sorgen die infinitesimalen Werte am Rand der konischen Flächen dafür,
dass der Einfluss des Rauschens auf die Suszeptibilität verstärkt wird.
Um das inverse Problem zu lösen und die zugrundeliegende Suszeptibilität erfolg-
reich zu bestimmen, gibt es mehrere Lösungsansätze [11]. Ein häufig genutzter Al-
gorithmus hierfür ist der Calculation of Susceptibility Through Multiple Orientation
Sampling (COSMOS) Algorithmus [64]. Bei diesem Ansatz wird das Messobjekt
mehrfach, unter anderen Winkeln zum Hauptmagnetfeld, gemessen. Hierdurch ver-
ändert sich die Lage der konischen Flächen und das Messobjekt kann komplett
„abgetastet“ werden:


D1(~k)
D2(~k)
...

Dn(~k)

 ·χ(~k) =


∆Blokal,1(~k)
∆Blokal,2(~k)

...

∆Blokal,n(~k).

 (3.29)

Werden mindestens n = 3 Aufnahmen mit unterschiedlichen Winkeln akquiriert,
wird das ursprüngliche ill-posed problem zu einem überbestimmten inversen Pro-
blem und kann durch simple Division gelöst werden. Da der COSMOS Algorithmus
die Suszeptibilität exakt und ohne Fehler bestimmt, wird er oft als Goldstandard
und zum Vergleich mit anderen Methoden verwendet. Für den klinischen Gebrauch
ist er allerdings nicht praktikabel, da sich zum einen durch die Vielzahl der Auf-
nahmen die Messzeit stark verlängert und zum anderen die Drehung des Patienten
nicht realisierbar ist. Außerdem sorgt die Drehung dafür, dass die Suszeptibilität

28



3.5. Inverses Problem

anisotroper Strukturen (z.B. Nervenfasern in der weißen Substanz) gemittelt wird
[65, 66].
Sogenannte single orientation Ansätze versuchen das inverse Problem zu lösen, ohne
das Messobjekt zu drehen. Die simpelste Methode ist hierbei die truncated oder
thresholded k-space division (TKD) [67, 68]. Bei dieser Technik werden alle Werte
des Dipolfeldes, welche einen bestimmten Threshold kth unterschreiten, durch eben
jenen Threshold-Wert ersetzt:

D̃(~k) =
D(~k) für|D(~k)|> kth

sign(D(~k)) · kth für|D(~k)| ≤ kth.
(3.30)

Sign bezeichnet die Vorzeichenfunktion, welche für negative Werte -1 und für po-
sitive Werte +1 ausgibt. Durch den eingesetzten Threshold wird der Einfluss des
Rauschens in der Nähe der Nullen verringert. Allerdings sorgen die „künstlichen“
Werte des Dipolfeldes für eine unterschätzte und ungenaue Suszeptibilität.
Während TKD das inverse Problem im k-Raum löst, verwenden andere Ansätze
eine Regularisierung, um die Suszeptibilität im Bildraum zu bestimmen. Durch die
Nutzung von a-priori Informationen, löst die Regularisierung das inverse Problem
und minimiert Artefakte, sowie Ungenauigkeiten. Die Lösung des inversen Problems
besteht dabei immer aus einem Data-Fidelity- und einem Regularisierungs-Term
[23, 69]:

min
χ

∣∣∣∣∣∣∣∣
Data-Fidelity-Term︷                                             ︸︸                                             ︷

W (∆B(~k)−FT−1(D(~k) ·FT (χ(~r)))
∣∣∣∣∣∣∣∣2

2
+

Regularisierungs-Term︷                          ︸︸                          ︷
λ1 ·R1(χ) +λ2 ·R2(χ) . (3.31)

W ist eine diagonale Wichtungsmatrix, die aus der Magnitude des Bildes berechnet
wird und dafür zuständig ist, das Rauschen mit einzubeziehen. λ ist ein beliebig
einstellbarer Regularisierungs-Parameter, welcher den Einfluss der Regularisierungs-
Funktion R(χ) bestimmt. Diese sorgt dafür, dass bestimmte a-priori Informationen
das vorgestellte Minimierungsproblem wichten. R(χ) ist in der Regel eine p-Norm:

||x||p =
(∑
|xi|p

) 1
p , (3.32)

mit dem Level der Norm p. Für p = 1 ergibt sich die sogenannte L1 Norm, welche
die Summe der Absolutwerte darstellt. Für p = 2 erhält man die euklidische Norm
(auch: L2 Norm). Diese beiden Normen werden für die Regularisierung bei QSM am
häufigsten verwendet [23, 70–72]. So benutzt zum Beispiel die Morphology enabled
dipole inversion (MEDI) [73] einen Regularisierungs-Term, welcher dafür sorgt, dass
Gewebegrenzen in der Magnitude auch in der Suszeptibilitätskarte auftreten müssen,
da diese in der Regel einen Suszeptibilitäts-Sprung aufweisen. Hierzu verwendet der
Algorithmus eine zusätzliche L1-Norm:

min
χ

∣∣∣∣∣∣∣∣W (∆B(~k)−FT−1(D(~k) ·FT (χ(~r)))
∣∣∣∣∣∣∣∣2

2
+λ

∣∣∣∣∣∣∣∣MG∇χ
∣∣∣∣∣∣∣∣

1
. (3.33)
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M ist eine binäre Maske, die von dem Gradienten der Magnitude und damit von
Gewebegrenzen abhängt.
Weitere bekannte Beispiele zur Lösung des inversen Problems sind der streaking
artifact reduction for QSM (STAR-QSM)-Algorithmus [4], welcher unterschiedliche
Regularisierungs-Parameter verwendet, um große und kleine Suszeptibilitäten ge-
trennt voneinander zu bestimmen (Siehe Kapitel 3.5) und der homogeneity enabled
incremental dipole inversion (HEIDI)-Algorithmus [65], welcher die Homogenität der
Phase als a-priori Information ausnutzt, um das inverse Problem in ill-conditioned
und well-conditioned Bereiche zu unterteilen und diese getrennt voneinander zu lö-
sen.

Streaking Artifac Reduction for QSM (STAR-QSM)
Beim STAR-QSM Algorithmus wird die L1-Norm aus Gleichung 3.33 verwendet.
Der Regularisierungs-Parameter λ bestimmt, wie groß der Einfluss des Regularisie-
rungsterms ist. Für große λ entsteht eine glatte Suszeptibilitätskarte, welche kleine
Änderungen in der Suszeptibilität nicht korrekt darstellt. Für kleine Werte von λ

können subtile Änderungen besser dargestellt werden, wobei größere Sprünge in der
Suszeptibilität jedoch für Artefakte sorgen. Der STAR-QSM Algorithmus verwen-
det deshalb einen zwei-Level Ansatz. In einem ersten Schritt wird Gleichung 3.33
mit einem großen Regularisations-Parameter (λ1) gelöst. Die so entstehende Sus-
zeptibilitätskarte χstrong enthält nur Informationen über große Änderungen in der
Suszeptibilität. Mit Hilfe des Forward Model aus Kapitel 3.2 wird anschließend eine
Magnetfeldverzerrung ∆Bstrong auf Grundlage von χstrong berechnet. Diese Verzer-
rung wird von der gemessenen Verzerrung abgezogen, um nur noch Informationen
über Gewebe mit kleinen Änderungen zu haben (∆BGewebe). Diese neu berechnete
Verzerrung des Magnetfeldes wird mit einem entsprechend kleinem Regularisations-
Parameter (λ2) in Gleichung 3.33 gegeben. Die so entstehende Suszeptibilitätskarte
χGewebe zeigt subtile Änderungen in der Suszeptiblität im Messobjekt bzw. Ge-
webe auf. Abschließend werden beide Suszeptibilitätskarten (χstrong und χGewebe)
überlagert, um die fertige QSM-Map zu erzeugen [4]. Die einzelnen Schritte des
Algorithmus können in Abbildung 3.4 betrachtet werden.
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Lokale Magnetfeldverzerrung ∆Blokal

Suszeptibilitätskarte für Gewebe mit großer Suszeptibilität χstrong

Magnetfeldverzerrung für große Suszeptibilitätsänderungen ∆Bstrong

Magnetfeldverzerrung für Gewebe mit kleiner Suszeptibilität ∆BGewebe

Suszeptibilitätskarte für Gewebe mit kleiner Suszeptibilität χGewebe

Suszeptibilitätskarte für das ganze Bild (STAR-QSM)

Inversion mit λ1

Forward-Berechnung

∆Blokal − ∆Bstrong

Inversion mit λ2

Superposition

Abbildung 3.4: Flussdiagramm für den STAR-QSM Algorithmus. Angelehnt an [4].

3.6 | Besonderheiten im Abdomen
Im Gegensatz zu den Gegebenheiten im Gehirn, gibt es im Abdomen zusätzliche
Herausforderungen für QSM, die beachtet werden müssen. Während der Anteil an
Fett im Gehirn vernachlässigbar klein ist, weist das Abdomen eine nicht zu igno-
rierende Menge Fett auf [30, 74]. Die chemische Verschiebung engl. chemical shift
bezeichnet die Veränderung der Resonanzfrequenz der einzelnen Protonen aufgrund
ihrer chemischen Umgebung. Wasserstoff-Kerne in Fett und Wasser weisen daher
grundlegende Unterschiede auf. Außerdem besitzt Fett, im Vergleich zu Wasser,

31



3.6. Besonderheiten im Abdomen

nicht nur eine einzelne Resonanzfrequenz, sondern die Protonen des Fetts haben,
abhängig von ihrer Lage im Molekül, leicht unterschiedliche Frequenzen, weshalb
Fett in einem NMR-Spektrum mehrere Peaks zeigt [74]. Da die Anwesenheit von
Fett die Berechnung der Magnetfeldverzerrung ∆B(~r) beeinflusst, muss sie in diese
mit einbezogen werden [30]. Hierbei handelt es sich um ein Minimierungsproblem
mit mehreren Unbekannten [75]:

E0(ρW ,ρF ,∆B,R∗2) =

N∑
n=0

∣∣∣∣∣∣∣∣s(TEn)− e−R
∗
2TEne−i2π∆BTEn(ρW + ρF e

−i2πfFTEn)
∣∣∣∣∣∣∣∣2

2
. (3.34)

ρW und ρF sind der Anteil von Wasser bzw. Fett im jeweiligen Pixel, fF ist die
gemittelte chemische Verschiebung der einzelnen Fett-Peaks und ist R∗2 die Zerfalls-
konstante der T ∗2 -Relaxation. Das Signal s(TEn) ist von der jeweiligen Echozeit TEn
der N aufgenommenen Echos abhängig. Ein Ansatz zum Lösen dieses Problems ist
der im Simultaneous Phase Unwrapping and Removal of Chemical Shift (SPURS)-
Algorithmus [75] verwendete T ∗2 -Iterative Decomposition of water and fat with Echo
Asymmetric and Least-squares estimation (T ∗2 -IDEAL) Algorithmus [76], welcher in
Kapitel 7.2 beschrieben wird.
Des Weiteren beeinflusst die Atmung maßgeblich die Bildgebung im Abdomen.
Durch die Bewegungen der einzelne Organe während der Ein- und Ausatmung entste-
hen Artefakte, welche sowohl die Magnitude, als auch die Phase des Bildes betreffen
(siehe Abbildung 3.5). Diese Bildartefakte wirken sich negativ auf die Berechnung
der Magnetfeldverzerrung aus und sorgen für ungenaue Suszeptibilitätswerte [30].
Um Bildartefakte durch Atembewegung zu verhindern, sollte die Messung durchge-
führt werden, während der Patient die Respiration unterbricht. Dies limitiert jedoch
die Akquisedauer und damit auch die Qualität der Messung. Andere Optionen sind
getriggerte Methoden mit Atemgurt oder Navigator-Technik [77–79].
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Abbildung 3.5: Bildartefakte durch Atembewegung in Magnitude und Phase. Sie zeichnen
sich durch Streifen im Bereich der Bauchdecke aus, welche durch die Verschiebung des
Gewebes auf Grundlage der Atmung entstehen.
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4Die menschliche Niere

Die Funktion der menschlichen Niere ist es, Endprodukte des Stoffwechsels, welche
nicht weiter verwendet werden können oder sogar giftig sind, aus dem Blut zu filtrie-
ren. Sie ist außerdem mitverantwortlich für die Regulierung des Wasserhaushaltes
und des Blutdrucks, die Blutbildung und den Kalziumhaushalt [5].
Bei den Nieren handelt es sich um zwei bohnenförmige Organe, welche retroperito-
neal (hinter dem Bauchfell) auf beiden Seiten der Wirbelsäule liegen und sich vom
Zwerchfell bis kurz vor den Beckenkamm erstrecken. Bei einem erwachsenen Men-
schen sind die Nieren in etwa 12×6×4 cm groß und 120-300 g schwer. Die linke Niere
ist dabei in der Regel etwas größer als die rechte. Während die linke Niere von Ma-
gen, Milz, Bauchspeicheldrüse und Grimmdarm umgeben ist, wird die rechte Niere
hauptsächlich von Leber und stellenweise Grimmdarm, sowie Duodenum überlagert.
Beide Nieren sind von einer Fettkapsel umgeben, um sie vor Erschütterungen und
Stößen mit den benachbarten Organen zu schützen [80].
Die Niere besteht aus einer Nierenrinde (Cortex), welche ca. 1 cm dick ist und die
gesamte Niere umgibt. Darunter befinden sich das Nierenmark (Medulla) und das
Nierenbecken (Pelvis). Innerhalb der Medulla liegen 10 bis 12 nach innen konisch
zulaufende Pyramiden. Die Spitzen dieser Pyramiden, auch Papillen genannt, en-
den im Nierenbecken und transportieren den Endharn in dieses. Das Nierenbecken
wiederum geht in den Harnleiter (Ureter) über, welcher den Urin schließlich zur
Harnblase leitet [5]. Das Blut gelangt über die Haupt-Nierenarterie in die Niere.
Diese spaltet sich in kleinere Arterien auf, welche in einem Kapillarsystem enden.
Abbildung 4.1 zeigt einen anatomischen Querschnitt der Niere.
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Abbildung 4.1: Anatomische Skizze einer menschlichen Niere. Angelehnt an [5, 6].

Die kleinste funktionelle Grundeinheit der Niere wird als Nephron bezeichnet. Dieses
besteht aus dem Nierenkörperchen und dem Nierenkanälchen. Die menschliche Niere
besitzt bis zu 1,5 Mio. solcher Nephrone, deren Funktion es ist, aus dem durch sie
fließenden Blut, die für den Körper giftigen und nicht verwertbaren Stoffe zu filtrie-
ren [81]. Das Nierenkörperchen, welches im Cortex sitzt, besteht aus dem Glomerulus
und einer ihn umgebenden Kapsel (Bowman-Kapsel). Beim Glomerulus handelt es
sich um ein stark verzweigtes Kapillarsystem, in welchem das Blut filtriert wird.
Das so entstehende Filtrat wird als Primärharn oder Ultrafiltrat bezeichnet und be-
steht u.a. aus Bestandteilen des Blutplasmas, welche ausgeschieden werden sollen.
Da der Primärharn aber auch Zucker, Aminosäuren, Elektrolyte und viel Wasser
enthält, sorgen die an das Nierenkörperchen anschließenden Nierenkanälchen (oder
Nierentubuli) dafür, dass diese Stoffe wieder kontrolliert in den Blutkreislauf resor-
biert werden. Dabei wird der Harn auf etwa 1% seines Volumens konzentriert. Der
Nierentubulus sitzt sowohl im Cortex als auch in der Medulla und besteht aus einem
proximalen und distalen Tubulus. Die Hauptfunktion des proximalen Tubulus ist es,
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die im Primärharn enthaltenen wertvollen Stoffe (Zucker, Aminosäuren etc.) zurück-
zugewinnen. Außerdem wird hier ein Großteil des Wassers rückresorbiert. Der distale
Tubulus ist für Flüssigkeiten weniger durchlässig und dient der Rückgewinnung von
NaCl.
In das an den Nierentubulus anschließende Sammelrohr münden mehrere Nephrone
(ca. 10). Hier wird dem Harn das restliche Wasser entzogen, bevor er über das
Nierenbecken in den Harnleiter überführt wird [6].
Der Aufbau der Nephrone kann in Abbildung 4.2 genauer betrachtet werden.

Abbildung 4.2: Darstellung eines Nephrons. Angelehnt an [5, 6].

Die Rate mit der das Ultrafiltrat in den Glomeruli gebildet wird, wird als glomeruläre
Filtrationsrate (GFR) bezeichnet. Beim erwachsenen Menschen beträgt sie etwa 120-
125 ml

min . Das GFR ist der wichtigste Faktor bei der Einschätzung der Nierenfunktion.
Wobei ein permanent reduziertes GFR ein diagnostisches Kriterium für chronisches
Nierenversagen (engl: Chronic Kidney Disease - CKD) ist [82].
Da es für die Bestimmung des GFRs nötig ist, über einen Zeitraum von 24h Urin
zu sammeln und die dort enthaltende Menge an Kreatin mit der des Blutplasmas
zu vergleichen, wird dies meist nicht angewendet. Stattdessen wird die Filtrations-
rate über den Kreatin-Wert im Blutserum abgeschätzt. Dieses sogenannte estimated
GFR (eGFR) kann unter anderem für die Einteilung der Stadien eines chronischen
Nierenversagens eingesetzt werden (siehe Tabelle 4.1).
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Tabelle 4.1: eGFR für die verschiedenen Stadien bei chronischem Nierenversagen. Abge-
wandelt von [9].

Stadium eGFR [mL/min/1.73 m2] Erläuterung
G1 > 90 Normal
G2 60− 89 Leicht verringert
G3 30− 59 Stark verringert
G4 15− 29 Sehr stark verringert
G5 < 15 Akutes Nierenversagen
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5Ziele der Arbeit

Das Ziel der vorliegenden Dissertation war es, die quantitative Suszeptibilitätskar-
tierung für die Anwendung im menschlichen Abdomen, speziell in den Nieren, zu
optimieren und erstmals in-vivo anzuwenden.
Anders als im Gehirn, ist die magnetische Suszeptibilität im Abdomen sehr inhomo-
gen. Die Nieren sind unter anderem von Leber, Darm und intraabdominalem Fett
umgeben. Dieses Viszeralfett und die zusätzliche Luft im Darm sorgen für große
Sprünge in der Suszeptibilität.
Die meisten, der bei QSM verwendeten Postprocessing-Algorithmen, sind auf die
Anwendung im Gehirn spezialisiert und erzeugen ungenaue Suszeptibilitätskarten
bei stark inhomogenen Geweben. Deshalb ist es nötig, Algorithmen zu finden, die
auch bei großen Veränderungen in der Suszeptibilität robust arbeiten und möglichst
genaue Ergebnisse liefern.

Im ersten Teil der Arbeit wurde hierzu eine Simulation entwickelt, die Phasenbilder
des menschlichen Abdomens, auf Grundlage von voreingestellten Suszeptibilitäts-
werten, erzeugt. Diese Bilder wurden mit sechs verschiedenen Algorithmen zur Ent-
faltung der Phase und zwei verschiedenen Methoden zur Hintergrundfeld-Entfernung
bearbeitet und die Suszeptibilitätswerte und Phasenbilder miteinander verglichen.
Die so gewonnenen Erkenntnisse zum Post-Processing bei QSM im Abdomen, wur-
den anschließend verwendet, um im zweiten Teil der Doktorarbeit die Suszeptibilität
der Nieren in-vivo zu bestimmen. Dazu wurden die Parameter der QSM-Sequenz
derart optimiert, dass eine möglichst exakte Bestimmung der Suszeptibilität in der
Niere möglich ist. Außerdem wurde auf eine möglichst kurze Untersuchungsdauer
geachtet, damit die Methode klinisch einsetzbar ist. Gleichzeitig wurde in dieser
zweiten Studie der Einsatz von QSM für Nierenpathologien gezeigt. Hierzu wurden
Bilder von 19 gesunden Probanden und einem Patienten mit schwerer Nierenfibrose
aufgenommen.

Die Optimierung von QSM für die Anwendung in der menschlichen Niere bildet
die Grundlage für zukünftige Projekte mit quantitativer Nierenbildgebung, auf der
viele weitere Forschungsprojekte aufbauen können. Die Ergebnisse der vorliegenden
Arbeit können als Leitfaden für die Durchführung von QSM in der Niere dienen.

39





6Analyse verschiedener QSM
Post-Processing-Algorithmen zur

Anwendung im Abdomen

6.1 | Einleitung
Im Nachfolgenden wird die erste Studie dieser Dissertation beschrieben. Sie beschäf-
tigt sich mit dem Vergleich verschiedener Phase-Unwrapping Algorithmen im Ab-
domen. Die einzelnen Nachverarbeitungsschritte bei der QSM (Phase-Unwrapping,
Background field removal, Lösen des inversen Problems) sind sehr fehleranfällig und
Fehler in einem der dieser drei Schritte setzen sich fort, was zu einer inkorrekten
Bestimmung der magnetischen Suszeptibilität führt [11, 12]. Deshalb ist es wichtig,
dass bereits der erste Schritt der Nachverarbeitung, das Phase-Unwrapping, fehler-
frei funktioniert. Wie zuvor in Kapitel 3.1 und 3.3 beschrieben, ist die Phase nur im
Intervall zwischen (−π,π] definiert. Phase-Unwrapping-Algorithmen sorgen dafür,
dass die zugrundeliegende Phase wieder hergestellt wird. Viele dieser Algorithmen
sind jedoch an den sogenannten Randlinien mit offenem Ende engl. open-ended frin-
gelines [37, 51] fehleranfällig. Hierbei handelt es sich um Phasewraps, die sich nicht,
wie gewöhnlich, durch das ganze Objekt hindurchziehen oder in diesem abgeschlos-
sen sind, sondern unvermittelt enden (siehe Abbildung 6.1). Dieses Phänomen tritt
gehäuft dann auf, wenn sich die Phase zweier benachbarter Pixel um mehr als π
voneinander unterscheidet (z.B. bei großen Sprüngen in der Suszeptibilität oder bei
starkem Rauschen [51, 83]). Da im Abdomen große Suszeptibilitätsunterschiede auf-
treten und auch das Bildrauschen oft stark ausgeprägt ist, sind die Phasenbilder hier
besonders von diesen Randlinien betroffen und fehleranfälliger. Ein Vergleich gängi-
ger Phase-Unwrapping Algorithmen ist bisher nur im Gehirn durchgeführt worden
[7, 37]. Es konnte gezeigt werden, dass Laplacian-Algorithmen dort schnell und ro-
bust funktionieren, jedoch bei großen Sprüngen der Suszeptibilität Path-Following
Methoden bevorzugt werden sollten.
Die nachfolgende Studie führte erstmals einen Vergleich von sechs verschiedenen
Phase-Unwrapping Algorithmen mit Hilfe von simulierten Daten des menschlichen
Abdomens durch. Es wurden sowohl die entfalteten Phasen, als auch die entstehen-
den Suszeptibilitätskarten analysiert. Hierfür sind verschiedene simulierte Echozei-
ten und SNRs untersucht worden. Abschließend wurde eine in-vivo Messung durch-
geführt, um zu untersuchen, ob die dort erzielten Ergebnisse mit der Simulation
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Abbildung 6.1: Phasenbild des menschlichen Abdomens mit open-ended fringelines im Be-
reich des Gastrointestinaltrakts (rote Ellipsen).

übereinstimmen.
Falls nicht anders gekennzeichnet, sind alle gezeigten Ergebnisse in [1] publiziert und
beschrieben.

6.2 | Material & Methoden
Die im Nachfolgenden verwendeten Berechnungen und Simulationen wurden mit
Hilfe von MATLAB (R2015a, The MathWorks, Inc., Natrick, MA) durchgeführt.

Simulation
Um die Performance der einzelnen Algorithmen zu evaluieren und miteinander zu
vergleichen, wurde ein Datensatz des Abdomens simuliert. Hierfür wurde das Ab-
domen eines freiwilligen Probanden mittels eines 3T MRTs (Magnetom Prisma, Sie-
mens Healthineers AG, Erlangen, Deutschland) aufgenommen. Bei der zur Bildge-
bung verwendeten Sequenz, handelte es sich um eine 2D T2-gewichtete single-shot
Turbo-Spin-Echo-Sequenz.
Spin-Echo-Sequenzen verwenden im Gegensatz zu den bereits beschriebenen GRE-
Sequenzen keine Gradienten, um ein Echo zu erzeugen, sondern 180◦-Pulse. Diese
invertieren die Magnetisierung und rephasieren dadurch die Spins, die zuvor durch
Feldinhomogenitäten dephasiert wurden, sodass ein Echo entsteht. Die Besonder-
heit der hier benutzten single-shot Turbo-Spin-Echo-Sequenz liegt darin, dass der
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gesamte k-Raum mit einem einzigen Anregungspuls aufgenommen wird. Die Mess-
parameter der eingesetzten Sequenz sind in Tabelle 6.1 zu sehen.

Tabelle 6.1: Messparameter der verwendeten 2D T2-gewichteten single-shot Turbo-Spin-
Echo Sequenz.

Parameter Wert
Voxelgröße 0,8 x 0,8 x 4 mm3

Anzahl der Schichten 15
TE 92 ms
TR 1 s

Das aufgenommene MRT-Bild wurde verwendet, um die einzelnen Organe und
Strukturen im menschlichen Abdomen zu segmentieren. Hierzu wurden die Organe
mit Hilfe des Programms ITK-SNAP (Version 3.8, itksnap.org, [84]) manuell in allen
15 Schichten eingezeichnet, sodass eine Maske mit verschiedenen Gewebestrukturen
entsteht. Anschließend wurden den einzelnen Strukturen und Organen innerhalb
der Maske Suszeptibilitätswerte zugeordnet, welche Tabelle 6.2 entnommen wer-
den können. Da es zum Zeitpunkt der Veröffentlichung keine in-vivo Nieren-Werte
gab, wurde für die Niere eine Suszeptibilität von 0.23 ppm gewählt, was der Sus-
zeptibilität einer gesunden Leber entspricht. Wasser diente für alle angegebenen
Suszeptibilitätswerte als Referenz und wird entsprechend auf 0 ppm gesetzt.

Tabelle 6.2: Suszeptibilitäts- und R∗
2-Relaxations-Werte für die einzelnen Organe und

Strukturen der synthetischen Suszeptibilitätskarte.

Gewebe Suszeptibilitätswert in ppm R∗2 in s−1

Fett 0,85 [75] 27,50 [85]
Knochen -2,5 [60] -
Leber 0,23 [30, 75] 52,27 [86]
Luft 9,4 [60] -
Niere 0,23 20,16 [87]

restliches Gewebe 0,001 36,23 [88]

Die so, aus der Maske, entstandene synthetische Suszeptibilitätskarte wurde verwen-
det, um mit Hilfe des Forward Model aus Gleichung 3.12 Phasenkarten für beliebige
Echozeiten zu berechnen. Diese künstlichen, wrap-freien Phasenkarten wurden zur
Überprüfung der Qualität der einzelnen Algorithmen verwendet und werden im Fol-
genden als ground-truth Phase bezeichnet. Um die dazugehörigen Magnituden zu
berechnen, wurden die in Tabelle 6.2 stehenden Relaxationsraten R∗2 verwendet.
Hierzu war es zunächst nötig, den einzelnen Strukturen einen Amplitudenwert bei
der Echozeit TE = 0 ms zuzuordnen, welcher im Folgenden als M0 bezeichnet wird.
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Mit der Annahme, dass die Protonendichte der einzelnen Organe in etwa vergleich-
bar ist, wurde in der vorliegenden Studie allen Strukturen im Abdomen der gleiche
Wert (1000 a.u.) zugewiesen. Einzige Ausnahme hiervon waren Knochen und Luft,
welche einen Wert von 0 a.u. erhielten. Anschließend kann die Magnitude M bei
beliebiger Echozeit wie folgt berechnet werden:

M =M0 · e−R
∗
2TE . (6.1)

Nachdem Phase und Magnitude simuliert wurden, musste die Auflösung der Daten
an eine bei QSM im Abdomen realisierbare Auflösung angepasst werden. Hierzu
wurde die Voxelgröße auf 2,3 x 2,3 x 4 mm3 skaliert.
Aus der oben beschriebenen Maske, welche zur Erstellung der Magnitude und Pha-
se diente, wurde eine weitere Maske erzeugt, welche das Abdomen ohne Knochen,
Lunge und umgebene Luft darstellt. Diese wurde anschließend verwendet, um nach
erfolgreichem Phase-Unwrapping, eben jene Strukturen aus der Phase zu entfernen.
Sie wurde außerdem zum Entfernen des Hintergrundfeldes und dem Lösen des inver-
sen Problems eingesetzt, um Knochen, Lunge und umgebende Luft als Hintergrund
zu definieren.

Damit verschiedene SNRs simuliert werden konnten, wurden die Magnituden und
Phasen zunächst zu einem komplexwertigen Bild zusammengefasst und mit Hilfe ei-
ner 3D-Fouriertransformation in den k-Raum überführt. Dort wurde das Bild mit ei-
nem gaußschen Rauschen überlagert und mit einer weiteren 3D-Fouriertransformation
in den Bildraum zurückgeführt. Mittels Gleichungen 3.3 und 3.4 konnten in einem
letzten Schritt die zu entfaltende Phase, sowie die verrauschte Magnitude bestimmt
werden.
Insgesamt sind zwei verschiedene Versuchsreihen durchgeführt worden. Bei der ers-
ten wurde die Stärke des im k-Raum überlagerten Rauschens so gewählt, dass ein
Magnituden-Bild mit einem SNR von 100 entsteht. Die Echozeit wurde zwischen
4,92 ms und 29,52 ms variiert. Bei der zweiten Versuchsreihe wurde die Echozeit
konstant auf 4,92 ms eingestellt und das SNR zwischen 5 und 100 variiert. Hierbei
handelt es sich jeweils um realistische Werte für eine in-vivo Messung im Abdomen.
In Tabelle 6.3 sind alle simulierten Echozeiten und SNRs der beiden Versuchsreihen
aufgelistet. Beide Versuchsreihen wurde jeweils 50 mal durchgeführt, was zu einer
Gesamtzahl von 750 Phasenbildern geführt hat.
Abbildung 6.2 zeigt beispielhaft die Suszeptibilitätskarte (A), ground-truth Phase
(B), sowie die gefaltete Phase bei TE = 4,92 ms (C) und TE = 29,52 ms (D) des
simulierten Abdomen-Phantoms.
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Abbildung 6.2: Darstellung des simulierten Abdomen-Phantoms. In der oberen Reihe sind
die Suszeptibilitätskarte mit den ROIs in Fett, Leber und Niere (A), sowie die ground-truth
Phase (B) zu sehen. Die untere Reihe zeigt die simulierten Phasen für TE = 4,92 ms (C)
und TE = 29,52 ms (D). Entnommen aus [1].

Tabelle 6.3: Simulierte Echozeiten und SNRs für die beiden Versuchsreihen.

Versuchsreihe TE in ms SNR
1 4,92; 9,84; 14,76; 19,68; 24,60; 29,52 100

2 4,92 5, 10, 15, 20, 30,
40, 60, 80, 100

Algorithmen
In dieser Studie wurden sechs Phase-Unwrapping Algorithmen verwendet, welche
im Folgenden genauer beschrieben werden. Bei drei der sechs Methoden handelt es
sich um Laplacian Unwrapping. Der erste dieser Algorithmen wird in der STI-Suite
(Version 3 [54]) verwendet. Hierbei handelt es sich um eine in Matlab integrier-
bare Toolbox zur QSM-Berechnung. Sie enthält eine Variation an verwendbaren
Algorithmen, unter anderem den in dieser Studie benutzten Laplacian Unwrapping
Algorithmus. Dieser bedient sich der in Kapitel 3.3 beschriebenen Gleichung 3.15,
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um eine Näherung der entfalteten Phase zu berechnen. Hierzu verwendet er, wie in
Schofield et al. beschrieben [53, 89], die Fast Fourier Transformation, kurz: FFT,
um die entsprechenden Ableitungen zu berechnen. Aus diesem Grund wird er im
Folgenden als L-Schofield-STI bezeichnet. Der zweite Laplace-basierte Algorithmus
verwendet die gleiche Technik wie der Erste, rundet allerdings zusätzlich die ge-
näherte Phase, wie in Gleichung 3.16 gezeigt. Diese Methode wird im Weiteren
L-Schofield-Rounding genannt. Der letzte Laplace-basierte Algorithmus wendet die
Preconditioned conjugate gradient Methode, kurz: PCG an. Die PCG-Methode wird
dafür benutzt, Least-Square-Probleme zu lösen. Im Fall des Phase-Unwrappings wird
sie dafür verwendet, die nachfolgende Funktion, bestehend aus der zugrundeliegen-
den Phase Φtrue und der gemessenen, gewrappten Phase Φgemessen, zu minimieren
[90]:

F =
M−2∑
i=0

N−1∑
j=0

[Φtrue(i+ 1, j)−Φtrue(i, j)−hx(i, j)]2 (6.2)

+
M−1∑
i=0

N−2∑
j=0

[Φtrue(i, j+ 1)−Φtrue(i, j)−hy(i, j)]2, (6.3)

mit

hx(i, j) = Φgemessen(i+ 1, j)−Φgemessen(i, j) (6.4)
hy(i, j) = Φgemessen(i, j+ 1)−Φgemessen(i, j). (6.5)

M und N stehen hierbei für die Anzahl der Pixel in Frequenz- bzw. Phasenkodier-
Richtung. Im weiteren Verlauf dieser Studie wird der PCG-Algorithmus als L-PCG
bezeichnet.
Zusätzlich zu den drei Laplace-basierten Methoden wurden zwei Path-Following-
Algorithmen verwendet. Die erste der beiden Methoden ist in derMorphology enabled
dipole inversion (MEDI)-Toolbox [73] enthalten, welche, ähnlich wie die STI-Suite,
eine Sammlung verschiedener, für QSM benötigter, Algorithmen beinhaltet. Die ver-
wendete Phase-Unwrapping-Methode basiert auf einer Idee von Cusack et al. [91].
Zunächst berechnet der Algorithmus eine Qualitymap, welche auf der negierten Ma-
gnitude der höchsten Echozeit beruht. Hohe Werte in der Qualitymap bedeuten, dass
in diesem Bereich ein niedriges SNR bzw. hohes Rauschen vorliegt. Nun werden, aus-
gehend von einem Startpixel, welcher automatisch in die Mitte des Sichtfeldes engl.
Field of Views (kurz: FoV) gelegt wird, benachbarte Pixel betrachtet. Ist der Quality-
Wert eines benachbarten Pixels niedriger als ein festgelegter Threshold, wird dieses
Pixel entfaltet und die Quality-Werte seiner Nachbarn ebenfalls mit dem Threshold
verglichen. Gibt es keine benachbarten Pixel mehr, welche entfaltet werden können,
wird der Threshold angehoben und die Betrachtung aller Pixel wird wiederholt. So
ist sichergestellt, dass Pixel mit einem starken Rauschen (hoher Quality-Wert) zu-
letzt entfaltet werden, um Fehlerfortpflanzungen durch falsche Vielfache von 2π zu
vermeiden. Dieser Algorithmus wird im Weiteren als QG-Cusack bezeichnet.
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Der zweite Path-Following-Algorithmus wurde von Fortier und Levesque entwickelt
und in ihrer Studie zum Phase-Unwrapping im Gehirn erfolgreich angewendet [7].
Auch bei dieser Methode wird eine Qualitymap verwendet, deren Wert sich aller-
dings aus dem Kehrwert der dreidimensionalen zweiten Differenz der gemessenen
Phase berechnet. Im Gegensatz zur ersten Path-Following-Technik wird bei der Me-
thode von Fortier et al. der Startpixel nicht in die Mitte des FoVs gelegt, sondern
der Pixel mit dem höchsten Quality-Wert aus der zentralen Schicht wird verwen-
det. Diese Schicht wird zunächst erodiert, damit der Startpixel nicht am Rand oder
außerhalb des Objekts liegen kann. Anschließend werden ebenfalls seine benachbar-
ten Pixel betrachtet und der höchste Quality-Wert unter ihnen bestimmt. Dieser
Quality-Wert wird nun mit einem vom Benutzer gewählten, adaptiven Threshold
multipliziert. Dieser liegt zwischen 0 und 100%. Für die vorliegende Studie wur-
de der voreingestellte Wert von 29% verwendet. Der so berechnete Threshold wird
verwendet und mit allen benachbarten Pixeln verglichen. Pixel, die einen höheren
Quality-Wert aufweisen, werden entfaltet und ihre Nachbarn kommen in die Liste
der benachbarten Pixel. Gibt es keine weiteren Pixel, die entfaltet werden können,
wird ein neuer Threshold ausgerechnet. Hierzu wird erneut der höchste Quality-Wert
der benachbarten Pixel mit dem adaptiven Threshold multipliziert. Dieser Vorgang
wird solange wiederholt, bis alle Pixel entfaltet worden sind. Abbildung 6.3 stellt die
einzelnen Schritte nochmals in einem Flussdiagramm dar. Im Nachfolgenden wird
dieser Algorithmus als QG-Fortier bezeichnet.
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Phase

Berechne Qualitymap

Wähle Startpixel

Füge Nachbarn des Startpixels zur Liste benachbarter Pixel

Bestimme höchsten Quality-Wert in Liste der benachbarten Pixel

Berechne Threshold

Entfalte alle Pixel, deren Quality-Wert > Threshold

Entferne entfaltete Pixel aus Liste der benachbarten Pixel und füge deren Nachbarn hinzu

Ist die Liste der benachbarten Pixel leer?

Entfaltete Phase

Ja

Nein

Abbildung 6.3: Flussdiagramm zum Path-Following-Algorithmus von Fortier und Levesque
(QG-Fortier). Angelehnt an [7].

Der letzte Algorithmus ist ebenfalls Teil der MEDI-Toolbox. Er löst ein Energie-
Minimierungsproblem, welches annimmt, dass benachbarte Pixel der entfalteten
Phase keine großen Sprünge in ihren Werten aufweisen. Dazu müssen Wrap-Zahlen
k gefunden werden, welche die folgende Gleichung minimieren [92]:

{kp}∗ = argmin{kp}
∑

d=x,y,z

∑
p
Wd,p(∇d[Φp + 2πkp])2. (6.6)

Hierbei stehen Φp und kp für die gefaltete Phase und Wrap-Zahl an Pixel-Position
p. Der ∇d-Operator steht für die paarweise Differenz entlang einer der drei Raum-
richtungen x, y, z und Wd,p ist die Summe der Magnituden des Pixels p mit seinem
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Nachbarn entlang d. Dieses Minimierungsproblem wird mit Hilfe der sogenannten
Jump-move Graph-Cuts-Technik gelöst [92, 93]. Diese Technik besteht aus mehreren
Iterationen oder Sprüngen t, bei denen die Wrap-Zahl entweder um den Wert eins
erhöht wird oder unverändert bleiben kann:

kt+1
p = ktp + xt+1

p . (6.7)

xt+1
p kann somit die Werte 0 oder 1 annehmen. Zu Beginn des Algorithmus werden

alle Wrap-Zahlen auf 0 gesetzt (kt=0
p = 0).

Aus Gleichung 6.6 und 6.7 ergibt sich so das zu minimierende Energiepotential für
alle benachbarte Pixel p und q für einen Sprung oder Iterations-Schritt:

min
x
E(x) =

∑
p,q
Epq(xt+1

p ,xt+1
q ) (6.8)

=
∑
p,q
Wp,q ∗

[
Φp−Φq + 2π(ktp− ktq) + 2π(xt+1

p − xt+1
q )

]2
. (6.9)

Dieses Minimierungsproblem wird in jedem Sprung mit Hilfe des Graph-Cuts-Algo-
rithmus gelöst. Bei dieser Technik werden die einzelnen Pixel des Bildes den Knoten
eines Graphen aus der Graphentheorie zugeordnet (siehe Abbildung 6.4). Zusätzlich
gibt es eine sogenannte Source und einen Sink. In diesem konkreten Fall entspre-
chen Source und Sink den Werten 0 und 1, welche xp annehmen kann. Jeder Knoten
des Graphen besitzt eine Wahrscheinlichkeit, zur Source oder zum Sink zu gehören
(Kanten in Abbildung 6.4). Der Graph-Cuts-Algorithmus versucht nun mit Hilfe
einer Kosten-Funktion einen Schnitt durch die Kanten zu finden, der Source von
Sink trennt und dabei eine möglichst genaue Vorhersage trifft, welches Pixel den
Wert 0 und welches den Wert 1 bekommen soll [8, 92, 93]. Nach erfolgreicher Be-
rechnung von xp für jedes Pixel, werden die Wrap-Zahlen entsprechend verändert
und die nächste Iteration beginnt. Dies wird solange durchgeführt, bis das Energie-
potential nicht weiter minimiert werden kann (E(xt+1)>E(xt)). Die so ermittelten
Wrap-Zahlen werden für jedes Pixel des Bildes addiert und es entsteht das entfaltete
Phasenbild.
Die Graph-Cuts Methode ist sehr rechenintensiv. Für eine 3D Phase mit den Di-
mensionen m × n × l benötigt sie pro Iteration eine Zeit in der Größenordnung
O(3m3n3l3). Deshalb teilt der hier verwendete Algorithmus die Phase in mehrere
Sub-Domänen, welche gleichzeitig (multi-threading) gelöst werden, was die Berech-
nung der entfalteten Phase um ein Vielfaches beschleunigt [92]. Im weiteren Verlauf
wird dieser Algorithmus als GC-Dong bezeichnet.
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Source

0

Sink

1

Cut

Abbildung 6.4: Skizzenhafte Darstellung des Graph-Cuts Modells. Zu sehen sind die einzel-
nen Knoten, die jeweils für ein Pixel im zu entfaltenden Bild stehen. Die Pfeile oder Kan-
ten in der Abbildung geben die Wahrscheinlichkeit an, dass ein Pixel zu Source (0) oder
Sink (1) gehört. Die Graph-Cuts Methode trennt die einzelnen Pixel mit einem Schnitt
oder Cut, sodass die einzelnen Knoten entweder den Wert 0 oder 1 annehmen können.
Angelehnt an [8].

Datenauswertung
Die 750 simulierten Phasen-Bilder wurden mit allen sechs verschiedenen Phase-
Unwrapping-Algorithmen entfaltet. Um die Ergebnisse der einzelnen Methoden mit-
einander zu vergleichen, wurden sogenannte Residue-Phasenbilder erstellt. Hierzu
wurden die entfalteten Phasen von der weiter oben bereits beschriebenen ground-
truth Phase subtrahiert. Das so entstandene Residue-Phasenbild gibt an, wie weit
die Algorithmen von der künstlichen, wrap-freien Phasenkarte abweichen.
Durch die Auswahl eines Startpixels erzeugen die beiden Path-Following-Methoden
eine entfaltete Phase, welche um ein Vielfaches von 2π von der ground-truth Phase
abweichen kann. Auch die vier global arbeitenden Methoden (L-PCG, L-Schofield-
STI, L-Schofield-Rounding, GC-Dong) erzeugen durch die verwendeten Ableitungen
der Phase eine Verschiebung um 2kπ. Um diesen ungewollten Offset in den Residue-
Phasenbildern zu entfernen, wurde koff Pixel für Pixel bestimmt. Anschließend wur-
de der am häufigsten vorkommende Offset (2πkoff ) von der gesamten Residue-Phase
subtrahiert.

Im Anschluss wurde die Wurzel der mittleren quadratischen Abweichung (engl. root-
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mean-square error, RMSE) der Residue-Phase pixelweise für alle N Pixel berechnet:

RMSE =

√√√√∑N
n=1

(
Φtrue,n−Φentfaltet,n

)2

N
(6.10)

Φtrue bezeichnet die zugrundeliegende ground-truth Phase, welche durch das For-
ward-Modell berechnet wurde und Φentfaltet bezeichnet die Phase nach dem Phase-
Unwrapping durch die Algorithmen. Die Residue-Phase wurde außerdem zunächst
mit der generierten Maske (siehe Kapitel 6.2) multipliziert, um Knochen und Luft
zu entfernen.
Da das RMSE über das gesamte Bild berechnet wurde, lässt sich keine Aussage über
lokale Änderungen, beispielsweise in einzelnen Organen, treffen. Außerdem wichtet
das RMSE große Abweichungen im Bild stärker, als viele kleine. Deshalb wurde
zusätzlich der Mittelwert und die Standardabweichung der Phase in der Niere und
Leber berechnet. So konnte sichergestellt werden, dass einzelne Pixel nicht das ge-
samte Ergebnis verzerren. Hierzu wurde die Residue-Phase mit den entsprechenden
Organ-Masken multipliziert und anschließend Mittelwert und Standardabweichung
der übrigen Pixel bestimmt.

Damit nicht nur die Auswirkung der sechs Algorithmen auf die entfaltete Phase un-
tersucht werden konnte, sondern auch ihr Einfluss auf die QSM-Berechnung selbst,
wurden aus den Residue-Phasen ebenfalls Suszeptibilitätskarten berechnet. Dazu
war es nötig, das Hintergrundfeld zu entfernen und anschließend das inverse Problem
zu lösen. Zur Entfernung des Hintergrundfeldes wurden zwei verschiedene Algorith-
men verwendet: Variable-radius-SHARP (V-SHARP) [20] und Laplacian Boundary
Value (LBV) [59]. Für das Lösen des inversen Problems wurde der streaking artifact
reduction for QSM (STAR-QSM)-Algorithmus [4] verwendet. Für V-SHARP wurde
ein Kernel-Durchmesser von 12 mm gewählt, welcher in 1 mm Intervallen bis auf
einen Durchmesser von 2 mm am Rand reduziert worden ist. Die Finite-Differenzen-
Methode des LBV hatte ein Stopp-Kriterium von 5·10−3 und bei STAR-QSM wurde
ein Regularisierungsparameter von λ= 5 · 10−4 gewählt.
Um die Qualität der so entstandenen Suszeptibilitätskarten zu ermitteln, wurde zu-
nächst eine ground-truth Suszeptibilität bestimmt. Hierzu wurde die ground-truth
Phase genommen und mit Hilfe von V-SHARP, LBV und STAR-QSM eine Sus-
zeptibilitätskarte berechnet (V-SHARP-Referenz und LBV-Referenz). Damit wur-
de sichergestellt, dass mögliche Fehler durch die Entfernung des Hintergrundfeldes
und das Lösen des inversen Problems nicht mit in die Qualitätsberechnung einfließen.
Mit Hilfe dieser ground-truth Suszeptibilität wurde, analog zur Phase, eine Residue-
Suszeptibilität erzeugt und RMSE, Mittelwert und Standardabweichung bestimmt.
Zusätzlich wurden die Suszeptibilitätswerte von Fett, Leber und Niere mit den origi-
nal Werten, welche als Input im Forward Model dienten, verglichen (echte Referenz).
Die drei ROIs können in Abbildung 6.2 betrachtet werden.
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In-vivo Experiment
Ergänzend zum simulierten Phantom wurde ein in-vivo Datensatz aufgenommen.
Hierzu wurde ein 3T MRT (Magnetom Prisma, Siemens Healthineers AG, Erlangen,
Deutschland) mit einer 30-Kanal-Körperspule (Body 30, A 3T Tim Coil) und einer
32-Kanal-Rückenspule (Spine 32, A 3T Tim Coil) verwendet. Durchgeführt wurde
die Messung an einem freiwilligen, gesunden Probanden (männlich, 26 Jahre alt),
der zuvor schriftlich seine Einwilligung zur Studie erteilt hat, welche durch das lokale
Ethik-Komitee genehmigt war.
Die QSM-Daten sind mit Hilfe einer 2D-Gradientenecho-Sequenz mit angehaltenem
Atem aufgenommen worden (Voxelsize = 1,95×1,95×5mm3, Anzahl der Schichten
= 10, Flipwinkel = 20◦, TE = 4,92ms, TR = 71ms, Bandbreite = 930 Hz

pixel , genera-
lized autocalibrating partially parallel acquisitions factor (GRAPPA) = 2, Messzeit
= 7,5 Sekunden). Die entstandenen Phasenbilder wurden mit den sechs verschie-
denen Phase-Unwrapping Algorithmen entfaltet und anschließend mit V-SHARP,
LBV und STAR-QSM zu Suszeptibilitätskarten berechnet. Die Parameter wurden
dafür analog zu den simulierten Daten gewählt. Außerdem ist eine Maske von Hand
erstellt worden, welche Lunge, Hüftknochen und Wirbelsäule aus den Phasenbildern
entfernt. Die Auswertung der Phasenbilder erfolgte qualitativ.
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6.3 | Ergebnisse
Nachfolgend wird das berechnete RMSE für das gesamte Abdomen dargestellt. Da-
nach folgt die Auswertung der einzelnen Organe und anschließend der akquirierte
in-vivo Datensatz.

In Abbildung 6.5A ist das RMSE für die Residue-Phase bei verschiedenen SNRs
dargestellt. Während das RMSE bei den Algorithmen GC-Dong und QG-Fortier
nahe 0 ist, zeigen alle anderen Algorithmen ein Abweichungsquadrat von etwa π.
Bis zu einem SNR von 20 sinkt das SNR für alle Algorithmen und bleibt anschließend
konstant. Nur der QG-Cusack Algorithmus weicht hiervon ab. Sein RMSE steigt für
SNR > 10 an und er zeigt mit Abstand die größte Standardabweichung der sechs
Methoden.
Das RMSE für die Suszeptibilitäts-Residuen ist in Abbildung 6.5B für V-SHARP
und 6.5C für LBV zu erkennen. Hier zeigt sich ein ähnlicher Trend wie bei der Phase.
Das Abweichungsquadrat sinkt bis zu einem SNR von 20 ab und bleibt danach stabil.
Die Ausnahme bildet erneut der QG-Cusack Algorithmus, welcher ein steigendes
RMSE mit zunehmendem SNR aufweist. Sowohl für V-SHARP als auch für LBV
besitzt GC-Dong das kleinste RMSE für SNRs über 10. Auffällig ist, dass L-PCG
in Kombination mit LBV die größten RMSE-Werte der sechs Algorithmen aufzeigt
und schlechtere Ergebnisse liefert als in Kombination mit V-SHARP. Des Weiteren
fällt auf, dass LBV für alle Methoden ein höheres RMSE hat als V-SHARP.
In Abbildung 6.6 ist das RMSE für verschiedene Echozeiten dargestellt. Für die
Phase (6.6 A) zeigen alle Algorithmen einen extremen Anstieg im RMSE für grö-
ßere TE. Für kleinere Echozeiten weisen GC-Dong und QG-Fortier die geringsten
Abweichungen von der ground-truth auf. Bei mittleren TEs zwischen 14,76 ms und
24,60 ms liefert QG-Fortier die kleinsten RMSE-Werte. Wie auch bei den Simula-
tionen mit unterschiedlichem SNR, zeigt QG-Cusack die größten RMSE-Werte der
sechs Methoden.
Abbildung 6.6 B,C stellt das RMSE des Suszeptibilitäts-Residuen mit V-SHARP
bzw. LBV bei verschiedenen TE dar. Bei beiden Methoden weisen GC-Dong und
L-Schofield-STI das geringste RMSE für alle Echozeiten auf. Während alle Algo-
rithmen einen Anstieg des RMSE bei höheren Echozeiten aufzeigen, sinkt dieses
für QG-Cusack und L-PCG in der Residue-Suszeptibilität. Erneut wird deutlich,
dass L-PCG in Kombination mit LBV zu stark erhöhten RMSE-Werten führt und
LBV generell für alle sechs Methoden eine größere Abweichung von der ground-truth
aufweist, als V-SHARP.
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Abbildung 6.5: RMSE im gesamten Abdomen für die Residue-Phase (A) und die Residue-
Suszeptibilitäten mit V-SHARP (B) und LBV (C) bei verschiedenen SNRs; Gemittelt über
50 Simulationen. Entnommen aus [1].
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Abbildung 6.6: RMSE im gesamten Abdomen für die Residue-Phase (A) und die Residue-
Suszeptibilitäten mit V-SHARP (B) und LBV (C) bei verschiedenen Echozeiten; Gemittelt
über 50 Simulationen. Entnommen aus [1].
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Abbildung 6.7 stellt die Residue-Phasen für jeden einzelnen Algorithmus bei TE =
4,92 ms (A) und TE = 29,52 ms (B) dar. GC-Dong und QG-Fortier zeigen erneut gu-
te Ergebnisse und weisen nur vernachlässigbare Fehler auf. Die anderen Algorithmen
schaffen es jedoch nicht, fehlerfrei zu entfalten und haben oftmals Probleme beim
Übergang von Luft und Gewebe (siehe weiße Pfeile). QG-Cusack weist zusätzlich
falsche Werte in der Region um den Hüftknochen auf (siehe rote Pfeile).
Bei einer Echozeit von 29.52 ms treten bei allen Algorithmen Fehler auf. Dies ist
besonders bei Gebieten mit Luft in der näheren Umgebung (z.B. um die Lunge
herum, weiße Pfeile) zu erkennen. GC-Dong ist als einziger Algorithmus in der Lage
die Leber und die Niere korrekt zu entfalten.
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Abbildung 6.7: Residue-Phasen für alle sechs Phase-Unwrapping Algorithmen im Abdomen
bei TE = 4,92 ms (A) und TE = 29,52 ms (B). Die weißen Pfeile heben Fehler beim
Entfalten hervor, welche durch die großen Suszeptibilitätssprünge zwischen Luft in den
Lungen und dem umgebenden Gewebe auftreten. Der rote Pfeil zeigt Abweichungen von
der ground-truth im Bereich der Hüftknochen. Entnommen aus [1].
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Damit die Leistung der sechs Algorithmen in einzelnen Organen analysiert werden
kann, wurde der Mittelwert und die Standardabweichung der Suszeptibilität in der
Niere und Leber untersucht. Abbildung 6.8 zeigt den Mittelwert und die SD der
Residue-Phase der Niere (oben) und der Leber (unten) für alle 50 Simulationen bei
unterschiedlichen Echozeiten.

Abbildung 6.8: Abweichung der ground-truth Phase von der entfalteten Phase in der Niere
(oben) und der Leber (unten) bei TE = 4,92, 14,76 und 29,52 ms für alle 50 Simula-
tionen. QG-Cusack wird auf Grund seiner insgesamt schlechten Ergebnisse nicht gezeigt.
Angelehnt an [1].

Erneut zeigt sich eine stärkere Abweichung von der ground-truth Phase bei höheren
TE. Wie bereits erwähnt, ist GC-Dong in der Lage, bei allen Echozeiten Leber und
Niere korrekt und fehlerfrei zu entfalten. Es fällt außerdem auf, dass GC-Dong und
L-Schofield-Rounding die stabilsten Ergebnisse über alle 50 Simulationen aufweisen.
In Abbildung 6.9 ist der Mittelwert und die SD des Suszeptibilitäts-Residue in der
Niere nach Hintergrundfeld-Entfernung mit V-SHARP (oben) und LBV (unten) zu
sehen.
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Abbildung 6.9: Abweichung zwischen der V-SHARP (oben) bzw. der LBV-Referenz (unten)
und der Suszeptiblität nach Entfalten mit den sechs Algorithmen in der Niere für TE
= 4,92, 14,76 und 29,52 ms. GQ-Cusack wird auf Grund seiner insgesamt schlechten
Ergebnisse nicht gezeigt. Angelehnt an [1].

Bei V-SHARP zeigt sich, mit Ausnahme von L-Schofield-Rounding, für TE = 4,92 ms
kein signifikanter Unterschied zwischen den einzelnen Algorithmen. Erst bei größeren
Echozeiten weichen die einzelnen Algorithmen von der ground-truth Suszeptibilität
in der Niere ab und die SD steigt stark an. LBV weist einen anderen Verlauf auf.
Hier weichen die Algorithmen bereits für kleine Echozeiten von 0 ppm ab, dafür
zeigen sich jedoch generell über alle Echozeiten kleinere SD. QG-Fortier zeigt für
die LBV-basierte Referenz die kleinste Abweichung von der ground truth für die
Echozeiten 4,92 ms und 14,76 ms. Für die größten Echozeiten zeigt GC-Dong für
beide Background field removal Techniken die kleinste Abweichung. Wieder ist zu
sehen, dass alle Algorithmen in Kombination mit LBV eine größere Abweichung von
der ground-truth aufweisen, als mit V-SHARP.
Die Ergebnisse für die Suszeptibilität in der Leber, sowie die Phase und Suszepti-
bilität der Niere und Leber bei verschiedenen SNRs, können im Anhang gefunden
werden (siehe Abbildungen A.1, A.2, A.3 und A.4).
In Tabelle 6.4 sind die originalen Suszeptibilitätswerte, die als Input im Forward Mo-
del dienten (echte Referenz), die V-SHARP- und LBV-Referenzen, sowie die Suszep-
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tibilitätswerte nach Entfaltung der Phase und Hintergrundfeld-Entfernung für TE =
4,92 ms dargestellt. Es fällt auf, dass bereits die V-SHARP- und LBV-Referenzen die
Suszeptibilität stark unterschätzen, ohne dass der Einfluss der Phase-Unwrapping
Methoden hinzukommt (obere drei Reihen in Tabelle 6.4). Die Ergebnisse von GC-
Dong zeigen die geringste Abweichung von den Suszeptibilitätswerten der echten
Referenz für alle untersuchten Regionen. Für die Leber und Fett weist GC-Dong
ebenfalls die kleinste Abweichung zur V-SHARP- und LBV-Referenz auf. In der
Niere liegt L-Schofield-STI näher an der LBV-Referenz als GC-Dong.

Tabelle 6.4: Vergleich der Suszeptibilitätswerte in Leber, Niere und Fett. In der ersten
Reihe sind die originalen Suszeptibilitäten, die im Forward Model benutzt wurden, zu sehen.
Die zweite und dritte Reihe zeigen die Referenz für V-SHARP und LBV und die restlichen
Reihen zeigen Mittelwert und Standardabweichung in den entsprechenden Regionen für
TE = 4,92 ms für alle sechs Algorithmen.

Leber (ppm) Niere (ppm) Fett (ppm)
Echte Referenz 0,23 0,23 0,85
V-SHARP Referenz 0,00 ± 0,01 -0,02 ± 0,01 0,25 ± 0,03
LBV Referenz 0,17 ± 0,00 0,06 ± 0,02 0,65 ± 0,10
L-PCG V-SHARP 0,00 ± 0,00 -0,02 ± 0,00 0,24 ± 0,00
L-Schofield-STI V-SHARP -0,01 ± 0,00 -0,02 ± 0,00 0,21 ± 0,00
L-Schofield-Rounding V-SHARP -0,04 ± 0,00 -0,01 ± 0,00 0,24 ± 0,00
GC-Dong V-SHARP 0,01 ± 0,00 -0,02 ± 0,00 0,24 ± 0,00
QG-Fortier V-SHARP 0,01 ± 0,00 -0,02 ± 0,01 0,24 ± 0,01
QG-Cusack V-SHARP -0,07 ± 0,45 -0,02 ± 0,01 0,25 ± 0,07
L-PCG LBV -4,97 ± 0,10 -5,11 ± 0,10 -3,42 ± 0,10
L-Schofield-STI LBV -0,07 ± 0,00 0,09 ± 0,00 0,49 ± 0,00
L-Schofield-Rounding LBV -0,02 ± 0,00 0,41 ± 0,00 0,50 ± 0,01
GC-Dong LBV 0,00 ± 0,01 0,20 ± 0,00 0,57 ± 0,00
QG-Fortier LBV -0,06 ± 0,04 0,10 ± 0,17 0,55 ± 0,13
QG-Cusack LBV -0,65 ± 1,62 0,02 ± 0,41 0,48 ± 0,29

Wieder zeigt sich eine größere Abweichung der Suszeptibilitätswerte bei Phase-
Unwrapping in Kombination mit LBV. Die Werte mit LBV sind jedoch näher an der
echten Referenz als bei V-SHARP, welches somit zu einer größeren Unterschätzung
der Suszeptibilität führt.

Die Ergebnisse für das in-vivo Phase-Unwrapping sind in Abbildung 6.10 darge-
stellt. GC-Dong und L-Schofield-STI zeigen eine homogene Phase mit wenig signi-
fikanten Sprüngen. Die anderen vier Algorithmen weisen größere Fehler am Rand
des Bildes auf (siehe schwarze Pfeile). Diese sind verstärkt bei QG-Fortier und L-
Schofield-Rounding zu erkennen. Letzterer besitzt außerdem einen nicht entfernten
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Phasensprung in der Mitte des Abdomens. Die resultierenden Suszeptibilitätskar-
ten mit V-SHARP und LBV weisen Fehler durch diese ungenaue Entfaltung für
L-Schofield-Rounding, QG-Cusack und QG-Fortier auf (Abbildung 6.11 und 6.12,
schwarze Pfeile). Außerdem zeigen alle Algorithmen Streifenartefakte in der Nähe
der Rippen (6.11 und 6.12, weiße Pfeile). Der L-PCG-Algorithmus zeigt erneut ei-
ne starke Abweichung in den Suszeptibilitätswerten, wenn er in Kombination mit
LBV angewandt wird. Generell erzeugen GC-Dong und L-Schofield-STI beim in-vivo
Datensatz die Suszeptibilitätskarten mit den geringsten Artefakten.

Abbildung 6.10: Vergleich der durch die sechs Unwrapping-Algorithmen entfalteten Phasen
für den in-vivo Datensatz bei TE = 4,92 ms. Die schwarzen Pfeile markieren fehlerhaft
entfaltete Gebiete. Entnommen aus [1].
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Abbildung 6.11: Suszeptibilitätskarten des in-vivo Datensatzes nach Phase-Unwrapping und
Hintergrundfeld-Entfernung mit V-SHARP bei TE = 4,92 ms. Es sind sowohl Fehler durch
ungenaues Phase-Unwrapping (siehe schwarze Pfeile) als auch Streifenartefakte durch die
deutlich niedrigere Suszeptibilität der Rippen (siehe weiße Pfeile) zu erkennen. Entnom-
men aus [1].

Abbildung 6.12: Suszeptibilitätskarten des in-vivo Datensatzes nach Phase-Unwrapping und
Hintergrundfeld-Entfernung mit LBV bei TE = 4,92 ms. Es sind sowohl Fehler durch un-
genaues Phase-Unwrapping (siehe schwarze Pfeile) als auch Streifenartefakte durch die
deutlich niedrigere Suszeptibilität der Rippen (siehe weiße Pfeile) zu erkennen. Entnom-
men aus [1].
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6.4 | Diskussion
Unter allen sechs getesteten Unwrapping Algorithmen zeigte GC-Dong die erfolgver-
sprechendsten Ergebnisse, nämlich die geringste Abweichung von der ground-truth
und die wenigsten Fehler in-vivo. Dies steht im Einklang mit der Studie von Dong
et al., bei der Graph-Cuts Phase-Unwrapping erfolgreich bei QSM in der Leber an-
gewandt wurde [75]. Die Graph-Cuts Methode sollte deshalb für QSM im Abdomen
bevorzugt verwendet werden.
Obwohl längere Echozeiten den Kontrast in der Phase erhöhen und somit für QSM
präferiert werden, suggerieren die Ergebnisse dieser Studie, dass die langen TEs zur
ungenauen Entfaltung der Phase führen. Dieser Effekt tritt besonders in Regionen
mit großen Suszeptibilitäts-Sprüngen auf: hier wurde die ground-truth Phase stel-
lenweise um 30 π verfehlt.
Fortier und Levesque berichteten in ihrer Studie zu Phase-Unwrapping im Gehirn,
dass ein SNR > 15 zu stabilen Ergebnissen führte [7]. Dies ist vereinbar mit den ge-
zeigten Ergebnissen, bei denen ab einem SNR von 20 keine Verbesserung beim Phase-
Unwrapping und der Bestimmung der Suszeptibilität festgestellt werden konnte.

Es konnte gezeigt werden, dass der QG-Cusack Algorithmus bei allen simulierten
TEs und SNRs nicht in der Lage ist, zuverlässige Ergebnisse zu produzieren. Bei
besonders stark gefalteten Bildern (großes TE) oder bei starkem Rauschen (klei-
nes SNR), ist dieser Effekt besonders zu sehen. Bei dem in-vivo Datensatz erzeugt
er jedoch eine homogen entfaltete Phase, welche nur kleine Fehler am Rand auf-
weist (siehe Abbildung 6.10, schwarze Pfeile). Dies liegt an der Implementierung der
QG-Cusack Methode in der MEDI-Toolbox. Das Startpixel des Algorithmus wird
automatisch in die Mitte des FoVs gelegt [73]. Im Fall der verwendeten Simulation
befindet sich dieses Pixel unmittelbar neben einem der Wirbelkörper. Da diese kein
Signal besitzen, handelt es sich um eine Region mit niedrigem SNR. Dies führt dazu,
dass der Threshold (siehe Kapitel 6.2), ab dem ein Pixel entfaltet wird, bereits zu
Beginn sehr hoch gewählt wird und es somit im Verlauf zu einer ungenauen Ent-
faltung der Phase und vielen Fehlern kommt. Das fehlende Signal in der Nähe des
Startpixels könnte ebenfalls eine Erklärung für das steigende RMSE bei größerem
SNR sein.
In der Studie stellte sich heraus, dass der L-PCG Algorithmus in Kombination mit
LBV als Background field removal sehr große RMSE produziert. L-PCG berech-
net, wie in Gleichung 3.15 zu sehen, nur eine angenäherte Phase. Um ein möglichst
genaues Ergebnis zu liefern, wird diese approximierte Phase anschließend auf ein
Vielfaches von 2 π gerundet [51]. Hierbei betrachtet der Algorithmus jede Schicht
einzeln, was dazu führt, dass die einzelnen Schichten fälschlicherweise um 2n·π zuein-
ander verschoben sind. Dieser Fehler scheint sich bei LBV fortzupflanzen, während
er bei V-SHARP vernachlässigt wird.

63



6.4. Diskussion

Beide verwendeten Algorithmen zur Hintergrundfeld-Entfernung führen zu unter-
schätzten Suszeptibiliätswerten in Niere, Leber und Fett. Die Abweichungen zwi-
schen Phase-Unwrapping in Kombination mit LBV und der LBV-Referenz sind für
alle Regionen größer als die der Phase-Unwrapping Algorithmen in Kombination
mit V-SHARP und der V-SHARP-Referenz. Allerdings liegen die Suszeptibilitäts-
werte bei Verwendung von LBV näher an der echten Referenz. Diese Ergebnisse
sind konsistent mit Fortier et al. [7]. Für alle durchgeführten Simulationen, zeigte
GC-Dong die besten Ergebnisse. Er lieferte in Kombination mit LBV die kleinste
Abweichung zur echten Referenz und konnte mit V-SHARP die kleinste Differenz
zur V-SHARP-Referenz aufweisen.
Die Algorithmen GC-Dong, L-Schofield-STI und L-PCG zeigen für den in-vivo Da-
tensatz sehr homogen entfaltete Phasen ohne größere Phasewraps. Dies sollte jedoch
nicht zwingend ein Indikator für ein gutes Ergebnis sein, da Sprünge in der Suszep-
tibilität ebenfalls zu Sprüngen in der Phase führen sollten. Aus diesem Grund sind
die entstehenden Suszeptibilitätskarten besser geeignet, um die Leistung der Algo-
rithmen zu bewerten, als die entfalteten Phasenbilder. Hier zeigte sich, dass L-PCG
erneut Probleme bei Kombination mit LBV aufweist. L-Schofield-STI führt zu einer
Dämpfung der Phase und unterschätzt somit die Suszeptibilität mehr als GC-Dong
[94, 95]. Somit erzeugt GC-Dong nicht nur in der Simulation die genausten Pha-
senbilder, sondern scheint auch in-vivo die beste Option zu sein. Er sollte deshalb
bevorzugt für QSM in der Niere bzw. dem ganzen Abdomen verwendet werden.
Obwohl GC-Dong die besten Ergebnisse liefert, liegt das RMSE über das gesamte
Abdomen bei dieser Methode bei 0,10 bis 0,18 ppm für V-SHARP und 0,32 bis
0,40 ppm bei LBV (TE = 4,92 - 29,52 ms). Die Größe RMSE wichtet jedoch große
Abweichungen (z.B. im Bereich der Lunge) stärker, was zu dem insgesamt hohen
RMSE-Werten führt. In der Niere zeigt GC-Dong in Kombination mit LBV wesent-
lich kleinere Abweichungen zu den originalen Suszeptibilitätswerten (echte Referenz)
(0,03 ppm bei TE = 4,92 ms). Im Vergleich zu den pathologischen Veränderungen im
Gehirn, welche oftmals im Bereich von parts per billion, kurz: ppb liegen, sind diese
Fehler jedoch immer noch relativ groß und es wäre nicht möglich pathologische Pro-
zesse eindeutig zu bestimmen [26]. Eine Studie in der menschlichen Leber berichtet
jedoch von Unterschieden zwischen gesunden Kontrollen und Patienten mit schwe-
rer Eisenspeicherkrankheit von bis zu 3 ppm [30]. Solche Pathologien könnten ohne
Probleme mit Hilfe von GC-Dong untersucht werden. Bei QSM Untersuchungen im
Abdomen muss demnach sichergestellt werden, dass der zu erwartende Unterschied
zwischen gesunden Probanden und Patienten größer ist als der Fehler der Methode
selbst.
Frühere Studien zeigen, dass QSM von größeren Echozeiten profitiert, da sich der
Phasenkontrast bei diesen erhöht [96]. Die vorliegende Arbeit zeigt allerdings, dass
die längeren Echozeiten zu stark erhöhten RMSE von über 2 π im gesamten Abdo-
men führen, was wiederum in einer fehlerhaften Suszeptibilität in der Niere und der

64



6.4. Diskussion

Leber resultiert. Deshalb sollten Echozeiten von über 15 ms für single-echo QSM im
Abdomen vermieden werden. Um diese Limitation zu umgehen, können multi-echo
GRE-Sequenzen verwendet und die entstehenden Phasenbilder gefittet werden. So
entsteht eine neues Phasenbild, welches Phasensprünge auf Grundlage des Abstan-
des zwischen den Echozeiten besitzt und nicht auf Grundlage der einzelnen Echos
selbst [97, 98]. Hierbei sollte darauf geachtet werden, den Echoabstand ∆TE mög-
lichst klein zu wählen, damit eine geringe Anzahl an Sprüngen in der gefitteten
Phase auftritt.
Die vorliegende Studie weist einige Limitationen auf, welche im Folgenden disku-
tiert werden sollen. Erstens wurde nur eine Auswahl an Spatial-Phase-Unwrapping-
Algorithmen getestet. Die meisten davon (L-Schofield-STI, QG-Cusack, QG-Fortier
und GC-Dong) werden bereits regelmäßig für QSM im Gehirn verwendet. L-PCG
und L-Schofield-Rounding sind jedoch zuvor noch nie bei der Suszeptibilitätskar-
tierung eingesetzt worden. In zukünftigen Studien könnte eine Kombination aus
Temporal- und Spatial-Unwrapping bei Multi-Echo-Datensätzen untersucht werden
[99]. Hierdurch würde sowohl eine größere Auswahl an Algorithmen getestet, als auch
die bereits oben beschriebene Limitation durch Single-Echo-QSM umgehen. Außer-
dem ist die Entwicklung der Post-Processing-Algorithmen ein fortlaufender Prozess
und es entstehen stetig neue Variationen. Deshalb ist es nötig, diese neu entwickelten
Methoden stetig auf ihre Performance im Abdomen zu testen. Ein Beispiel hierfür
ist der von Karsa et al. entwickelte Regiongrowing-Algorithmus SEGUE. Dieser ist
in der Lage, sehr genaue Ergebnisse im menschlichen Kopf, Nacken und Becken zu
erzielen und könnte ebenfalls im Abdomen Anwendung finden [100].
Zweitens war das verwendete, simulierte Abdomen-Phantom stark vereinfacht und
enthielt unter anderem keinen Gastrointestinaltrakt. Die dort vorhandene zusätzli-
che Luft wäre eine weitere Herausforderung für sämtliche Algorithmen.
Drittens wurde eine Auflösung von 2,3× 2,3× 4 mm3 verwendet. Es ist bereits be-
kannt, dass diese schlechte Auflösung zu einer unterschätzten Suszeptibilität und
einer kontrastarmen Suszeptibilitätskarte führt [100]. Allerdings ist es für in-vivo
Aufnahmen im Abdomen nötig, dass die untersuchten Personen den Atem anhal-
ten, um eine Bewegung der Organe zu verringern. Hierdurch ist die Messzeit stark
eingeschränkt und die relativ großen Auflösungen eine Notwendigkeit.
Viertens wurde die chemische Verschiebung von Fett und Wasser in der derzeitigen
Simulation nicht berücksichtigt. Dies ist gerade im Abdomen, in welchem viel Fett
vorliegt, ein wichtiger Faktor für QSM und der Einfluss der chemischen Verschie-
bung sollte deshalb, vor dem Lösen des inversen Problems, entfernt werden. Dies
kann zum Beispiel mit Wasser-Fett-Seperations-Methoden gelingen [75, 101, 102].
Außerdem kann die Wirkung der chemischen Verschiebung, durch geschickte Wahl
der Sequenzparameter, reduziert werden. So sorgt z.B. eine Erhöhung der Bandbrei-
te des Receivers oder eine Verkleinerung des FoVs für einen geringeren Einfluss der
chemischen Verschiebung. Alternativ kann auch eine Technik zur Fettunterdrückung
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Anwendung finden [103].
Alle genannten Limitationen sollten in zukünftigen Studien beachtet und weiter
untersucht werden.

6.5 | Zusammenfassung und Ausblick
Ziel der vorliegenden Studie war es, eine Kombination aus Phase-Unwrapping und
Hintergrundfeld-Entfernung zu finden, welche möglichst fehlerfreie Suszeptibilitäts-
karten des Abdomens erzeugen. Hierzu wurde zunächst ein menschliches Abdomen
bei verschiedenen Echozeiten und SNRs simuliert. Die so entstandenen Phasenbilder
wurden mit Hilfe von sechs unterschiedlichen Unwrapping-Algorithmen entfaltet und
mit zwei Background field removal Techniken bearbeitet. Die entfalteten Phasenbil-
der und berechneten Suszeptibilitätskarten wurden dann miteinander verglichen.
Außerdem wurde ein in-vivo Datensatz aufgenommen und ebenfalls mit den Algo-
rithmen ausgewertet und betrachtet. Es konnte gezeigt werden, dass, im Vergleich
zum Gehirn, Phase-Unwrapping und QSM im Abdomen vor zusätzliche Herausfor-
derungen gestellt werden. Sowohl die großen Sprünge in der Suszeptibilität zwischen
Luft und Gewebe, als auch das, an vielen Stellen vorkommende, geringe SNR sorgen
für ungenaue Ergebnisse. Derzeit scheint die Graph-Cuts Methode von Dong et al.
die erfolgversprechendste Option für QSM im Abdomen zu sein, da es die robustes-
ten Ergebnisse sowohl in der Simulation, als auch in-vivo, geliefert hat. Außerdem
sollten Echozeiten über 15 ms für single-Echo-QSM vermieden werden, da durch
die steigende Zahl der Phasewraps die Fehleranfälligkeit der Algorithmen extrem
ansteigt. Ebenfalls sollte LBV als Methode zur Hintergrundfeld-Entfernung verwen-
det werden, da es zu kleineren Abweichungen mit der ursprünglichen Suszeptibilität
führt als V-SHARP. Kombiniert mit Graph-Cuts zeigte sich für LBV außerdem die
größte Übereinstimmung der Suszeptibilitätswerte zu den Input-Werten der Simu-
lation.
Diese Studie liefert die Grundlagen für weitere Simulationsstudien und erste in-vivo
Studien im menschlichen Abdomen. Um noch genauere Ergebnisse zu erzielen, sollte
die Simulation realitätsnaher gestaltet werden. Zum einen kann der Intestinaltrakt
und die dort vorhandene Luft ergänzt werden. Außerdem ist es interessant zu unter-
suchen, ob sich die Ergebnisse, bei einer Integration der chemischen Verschiebung
zwischen Fett und Wasser in das Modell, verändern. Des Weiteren sollten erste in-
vivo Studien durchgeführt werden, um zu untersuchen, ob die Ergebnisse mit den
genannten Methoden auch im echten menschlichen Abdomen reproduzierbar und
angebracht erscheinen. Ebenfalls ist es sinnvoll, erste Untersuchungen an Patienten
durchzuführen, um den diagnostischen Wert von QSM im Abdomen, speziell der
Nieren zu untersuchen. Hier bietet sich unter anderem die fibrotische Niere an, wel-
che durch die Erkrankung, im Tier-Modell, eine niedrigere Suszeptibilität aufweist
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[31]. Dies könnte mit der Ablagerung von Kollagen zu tun haben, welches stark
diamagnetisch ist [45].
Zusammenfassend zeigt die Studie erstmals, dass der Erfolg von QSM im Abdomen
und speziell in der Niere stark von der Wahl der Post-Processing Algorithmen ab-
hängt. Anders als bei QSM im Gehirn, wo zahlreiche verschiedene Methoden verwen-
det werden können, konnte gezeigt werden, dass nur der Graph-Cuts Algorithmus
in Kombination mit LBV zu exakten Ergebnissen führt. Somit konnte ein Leitfaden
für das QSM-Post-Processing in den Nieren erstellt werden, der im folgenden Teil
dieser Dissertation verwendet wird, um erstmals erfolgreich in-vivo QSM Daten der
Niere aufzunehmen.
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7Machbarkeitsstudie zur in-vivo
QSM in der menschlichen Niere

7.1 | Einleitung
Die zweite Studie dieser Dissertation baut auf den gezeigten Ergebnissen der ersten
Veröffentlichung auf. Das Ziel war es, die Machbarkeit von QSM in der menschlichen
Niere zu untersuchen. Frühere Studien konnten bereits zeigen, dass diverse MRT Bio-
marker gut geeignet sind, um pathologische Prozesse bei chronischem Nierenversa-
gen (CKD) zu charakterisieren [104–106]. Oftmals wird hierzu die Diffusionsgewich-
tete Bildgebung (DWI) verwendet. Eines der häufigsten Merkmale bei der CKD ist
die Nierenfibrose, also die krankhafte Vermehrung von Bindegewebe in der Niere.
Diese führt zu einem Funktionsverlust und ist damit ein wichtiger Indikator für den
Gesamtzustand der Niere. Bisher ist es nur mit Hilfe einer Nierenbiopsie möglich,
den Schweregrad der Fibrose zu bestimmen. Hierbei handelt es sich um einen invasi-
ven Eingriff, bei dem mit einer Nadel eine Punktion durchgeführt und Nierengewebe
entnommen wird [107]. Zum Einen kann es bei der Untersuchung zu Komplikatio-
nen wie Nachblutungen oder Verletzungen anliegender Organe kommen [108], zum
Anderen wird das Gewebe nur lokal entnommen, was die Untersuchung nicht ex-
akt wiederholbar und abhängig vom Entnahmeort der Probe macht [109, 110]. Eine
nicht-invasive Methode, um den Schweregrad der Fibrose zu beurteilen, ist deshalb
sehr wünschenswert.
In früheren Tier-Modell-Studien konnte bereits gezeigt werden, dass QSM in der
Lage ist, Nierenstrukturen aufzulösen und krankhafte Veränderungen zu diagnosti-
zieren [31, 111, 112]. Xie et al. [31] ist es sogar gelungen, Entzündungen und Fibrose
in Mäusenieren korrekt zu diagnostizieren. Im Menschen ist dies bisher jedoch noch
nicht gelungen.
Wie bereits in der letzten Studie gezeigt worden ist, gibt es bei QSM im Abdomen
einige technische Herausforderungen, welche beachtet werden müssen. Die Genau-
igkeit der Suszeptibilitätskarte hängt stark von den verwendeten Algorithmen für
Phasenunwrapping und Hintergrundfeld-Entfernung ab. Dies liegt unter anderem an
den großen Sprüngen in der Suszeptibilität zwischen Luft und Gewebe. Gerade im
Bereich des Abdomens gibt es in der Lunge und dem Gastrointestinaltrakt Areale,
die Luft enthalten. Diese führen zu Streifenartefakten und fehlerhaften Suszepti-
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bilitätskarten [113]. Des Weiteren beeinträchtigt das abdominale Fett die korrekte
Bestimmung der Magnetfeldverzerrung ∆B(~r) [30, 75]. Der Einfluss der chemischen
Verschiebung muss deshalb so gering wie möglich gehalten werden. Außerdem be-
wegen sich die oberen abdominalen Organe bei der Atmung. Dies führt zu einem
limitierten Auflösungsvermögen und zu unterschätzten Suszeptibilitätswerten [30].
Um die Machbarkeit von in-vivo QSM in der menschlichen Niere zu untersuchen,
wurden mehrere Probanden und ein Patient mit einem zuvor, mittels einer Pilot-
Studie, optimierten MRT-Akquisitions-Protokoll untersucht. Anschließend wurden
die Daten mit Hilfe einer, auf QSM in den Nieren spezialisierten, Post-Processing-
Pipeline ausgewertet und entsprechende Suszeptibilitätskarten der Niere erstellt.
Für die Optimierung der Post-Processing-Pipeline wurden die zuvor gewonnen Er-
gebnisse dieser Dissertation verwendet.
Falls nicht anders gekennzeichnet, sind alle gezeigten Ergebnisse in [2] publiziert und
beschrieben.

7.2 | Material & Methoden
Alle im Nachfolgenden verwendeten Berechnungen sind mit Hilfe von MATLAB
(R2018a, The MathWorks, Inc., Natrick, MA) durchgeführt worden.

Studienteilnehmer
Die Durchführung dieser Studie wurde vom lokalen Ethik-Komitee bewilligt, alle
Teilnehmer sind über das Studienvorhaben und den Datenschutz aufgeklärt worden
und haben eine schriftliche Einverständniserklärung abgegeben.
Insgesamt wurden 19 gesunde Probanden im Alter von 18 bis 62 Jahren (Mittelwert:
28,6± 13,1 Jahre) untersucht. Keiner der Teilnehmer hatte in der Vergangenheit
eine Erkrankung der Niere oder andere systemische Krankheiten, welche die Niere
beeinflussen. Fünf der neunzehn Probanden wurden ein zweites Mal untersucht, um
eine Aussage über die Reproduzierbarkeit der Methode zu treffen. Hierzu wurde
nach der ersten Messung eine 10-minütige Pause eingelegt, bei der die Probanden
sich frei bewegen durften. Anschließend wurden sie erneut im MRT platziert und
die selbe Untersuchung nochmals durchgeführt.
Des Weiteren wurde ein Patient (männlich, 78 Jahre alt) mit schwerer Nierenfibrose
untersucht. Er wies einen langen Verlauf von Niereninsuffizienz auf (CKD Stadi-
um V, eGFR < 15 ml/min/1,73m2), besaß bereits seit 20 Jahren eine Transplantat-
Niere und war seit 5 Jahren dialysepflichtig.
Einige MRT-Biomarker können vom Ernährungsstatus der untersuchten Person ab-
hängen. Derzeit ist jedoch unklar, welche Biomarker überhaupt beeinflusst werden
und welches die geeignetste Methode ist, um dies zu verhindern [104]. Aus diesem
Grund wurde in der vorliegenden Studie darauf verzichtet, spezielle Vorkehrungen
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zu treffen. Die Patienten und Probanden mussten keine spezielle Diät einhalten, was
die Untersuchung für diese angenehmer gestaltete.

Datenakquise
Alle Datensätze wurden mit Hilfe eines 3T MRTs (Magnetom Prisma, Siemens
Healthineers AG, Erlangen, Deutschland) aufgenommen. Hierzu wurde eine 30-
Kanal-Körperspule (Body 30, A 3T Tim Coil) in Kombination mit einer 32-Kanal-
Rückenspule (Spine 32, A 3T Tim Coil) verwendet.
Zunächst wurden anatomische Aufnahmen in allen drei Bildaxen (axial, coronal und
sagittal) aufgenommen. Hierfür ist eine Half-Fourier acquisition single-shot turbo
spin echo (HASTE) Sequenz verwendet worden (Voxelsize = 1,18× 1,18× 4 mm3,
Anzahl der Schichten = 40, TR = 1400 ms, TE = 96 ms). In den so entstandenen
Aufnahmen konnte das Messfeld für die nachfolgende QSM-Sequenz platziert wer-
den. Hierbei wurden die beiden Nieren möglichst zentral positioniert. Abbildung 7.1
zeigt beispielhaft das Messfeld der QSM-Messung in einer HASTE-Aufnahme.
Die QSM-Daten wurden mit Hilfe einer 3D-Multi-Echo-Gradientenecho-Sequenz mit
angehaltenem Atem aufgenommen (Voxelsize = 1,64 × 1,64 × 3 mm3, Flipwin-
kel = 15◦, TE1/∆TE/TR = 3,1/3,7/17 ms, Anzahl der Echos = 4, Anzahl der
Schichten = 26, Bandbreite = 1775 Hz

pixel , generalized autocalibrating partially par-
allel acquisitions factor (GRAPPA) = 2, Slice und Phase Fourier encoding = 6

8 ,
Messzeit = 33 s). Bei der Auswahl der Mess-Parameter wurde darauf geachtet, eine
Balance zwischen guter Bildqualität und möglichst kurzer Messzeit zu erreichen. Die
hohe Bandbreite wurde gewählt, um den Einfluss der chemischen Verschiebung von
Fett (450 Hz bei 3T) zu minimieren. Außerdem ermöglicht sie eine möglichst kleine
erste Echozeit. Da eine hohe Bandbreite jedoch zu einer Reduktion der Bildqualität
bzw. des SNRs führt [114], wurde auf eine weitere Erhöhung verzichtet.
Während der Messung wurde mittels der im MRT-Raum integrierten Patienten-
Kamera sichergestellt, dass der Atem über die gesamte Messzeit von 33 Sekunden
angehalten wurde. War dies nicht der Fall, wurde die Messung wiederholt. Zusätzlich
wurde die Qualität der entstandenen Aufnahmen durch zwei erfahrene Radiologen
unmittelbar nach der Messung begutachtet. Bei signifikanten Artefakten, durch z.B.
Bewegung des Patienten, wurde die Messung ebenfalls einmalig wiederholt und bei
erneutem Auftreten der Artefakte wurden die Daten für die weitere Verarbeitung
verworfen.
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Abbildung 7.1: Beispielhafte Darstellung der Platzierung für das FoV bei der QSM-Akquise
(rotes Rechteck). Das FoV wurde zentral in die Nieren gelegt, um vergleichbare Bilder
herzustellen. Entnommen aus [2].

QSM-Auswertung
Da im Abdomen ein großer Anteil des Gewebes aus Fett besteht, ist es im Gegen-
satz zum Gehirn nötig, die chemische Verschiebung zwischen Wasser und Fett bei
der QSM-Berechnung zu berücksichtigen. Dies wird durch den sogenannten Simul-
taneous phase unwrapping and removal of chemical shift (SPURS) [75] Algorithmus
realisiert. Dieser wird im Folgenden erläutert und anschließend die gesamte Post-
Processing-Pipeline vorgestellt.

Simultaneous phase unwrapping and removal of chemical shift (SPURS)

Damit der Einfluss des Fetts in die Berechnung der Magnetfeldverzerrung einbezogen
werden kann, muss das in Gleichung 3.34 beschriebene Minimierungsproblem gelöst
werden [75, 76]. Hierzu werden in der Regel Gradient Descent Methoden verwendet,
wie zum Beispiel das T ∗2 -Iterative Decomposition of water and fat with Echo Asym-
metry and Least-squares estimation (T ∗2 -IDEAL) [76]. Diese Methode hängt jedoch
stark von den Start- bzw. Initialwerten ab und findet deshalb oftmals nur lokale Mi-
nima, aber keine globale Lösung [115]. Außerdem sind die Algorithmen zum Lösen
dieses Minimierungsproblems oftmals sehr rechenintensiv und benötigen daher viel
Zeit.
SPURS verwendet deshalb einen etwas anderen Ansatz. Zunächst wird aus dem kom-
plexwertigen Signal eine Frequenzkarte f̃ berechnet und mit Hilfe eines Graph-Cuts
Algorithmus entfaltet. Das so entstandene Phasenbild wird dann als Startpunkt für
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den T ∗2 -IDEAL Algorithmus verwendet, um Wasser- und Fett-Karten zu erzeugen,
sowie den Einfluss der chemischen Verschiebung zu entfernen.
Die Berechnung der Frequenzkarte f̃ aus dem komplexen Signal erfolgt über einen
Fit:

f̃ = argminf

N∑
n=0

∣∣∣∣∣∣∣∣s(TEn)− ane−i2πfTEn

∣∣∣∣∣∣∣∣2
2
. (7.1)

s(TEn) bezeichnet hierbei das komplexe Signal bei verschiedenen Echozeiten, an
die Magnitude des Signals und f die Frequenz des verwendeten Fit-Modells. Das
Modell verwendet für den Fit die Annahme, dass das Signal nur aus einer Spezies
besteht und somit nur eine Frequenz aufweist. Wird eine solche Methode auf einen
Datensatz mit mehreren Spezies angewendet, ist die gefittete Frequenz sehr nah
an der Frequenz der dominierenden Spezies [116]. Im konkreten Fall des Abdomens
bedeutet dies, dass die gefittete Phase in einem Pixel p (f̃p) entweder der Verzerrung
durch die zugrundeliegende Suszeptibilität fs entspricht (Wasser ist die dominante
Spezies), oder die chemische Verschiebung mit einbezogen werden muss fs+fF (Fett
ist die dominante Spezies). Die so entstehende gefittete Phase besitzt nun nicht nur
Sprünge durch die Phasewraps, sondern auch durch die chemische Verschiebung von
Fett und Wasser. Um diese ungewollten Sprünge in der Phase zu entfernen, muss
folgendes Optimierungsproblem gelöst werden [75]:

k,m= argmink,m||∇(f̃ + k

∆TE −mfF )||22. (7.2)

Der Term k
∆TE korrigiert hierbei Sprünge durch Phasewraps. Bei k ∈ {0,1, ...} han-

delt es sich um die bereits zuvor beschriebene Wrapzahl. Der Term mfF beseitigt
die Sprünge durch die chemische Verschiebung (m ∈ {0,1}).
Um das Optimierungsproblem in Gleichung 7.2 zu lösen, verwendet SPURS einen
ähnlichen Jump-move Graph-Cuts-Algorithmus, wie bereits in 6.2 beschrieben. Al-
lerdings verändert diese Methode die Zahlen k und m zunächst um 2, statt um 1.
Dies wird als 2-jump bezeichnet. Erst wenn diese Schrittgröße keine Verbesserung
mehr erzielt, wird sie auf 1 reduziert (1-jump). Hierdurch wird der Optimierungs-
vorgang beschleunigt.
Die entfaltete Phase ohne chemische Verschiebung ergibt sich dann zu [75]:

fs = f̃ + k

∆TE −mfF −ψ(TEn,ρW ,ρF ). (7.3)

ψ(TEn,ρW ,ρF ) bezeichnet hierbei den Fehler des Modells durch die Annahme, dass
nur eine Spezies vorliegt. Dieser Fehler wird geringer, je größer die Abstände zwi-
schen zwei Echos sind und je mehr Echos erzeugt worden sind. Zusätzlich ist der
Fehler 0, wenn das Pixel nur aus Fett oder Wasser besteht.
Diese, mit einem Fehler behaftete Phase, wird nun als Startwert für den T ∗2 −
IDEAL-Algorithmus verwendet, was den Fehler durch das 1-Peak-Modell entfernt.
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Die so korrigierte und entfaltete Phase kann daraufhin in die normale QSM-Pipeline
eingebaut werden (Hintergrundfeld-Entfernung und Lösen des inversen Problems).
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Abbildung 7.2: Flussdiagramm, welches die einzelnen Schritte des Post-Processings auf-
zeigt. Angelehnt an [2].
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Post-Processing-Pipeline für QSM

Alle im Folgenden erklärten Schritte sind im Flussdiagramm in Abbildung 7.2 dar-
gestellt. Die mit der Voxelgröße von 1,64× 1,64× 3 mm3 aufgenommen Bilddaten
wurden zunächst auf eine Größe von 0,8×0,8×2,25 mm3 interpoliert. Hierzu wurde
ein sogenanntes Zerofilling verwendet, welches außen im k-Raum Nullen einfügt, um
so die Matrixgröße künstlich zu erhöhen. Dies führt wiederum zu einer artifiziell ver-
ringerten Voxelgröße [33]. Beim Zerofilling handelt es sich um eine oft verwendete
Technik, welche bei QSM eingesetzt werden kann, ohne die Berechnung der Sus-
zeptibilität negativ zu beeinflussen. Es konnte gezeigt werden, dass die Genauigkeit
von QSM steigt, wenn das Zerofilling vor der Berechnung der Suszeptibilitätskarten
stattfindet [117]. Anschließend wurden aus dem komplexwertigen Datensatz, durch
Fouriertransformation, die Magnituden- und die Phasenbilder berechnet. Die Pha-
se wurde dann mit Hilfe des oben erklärten SPURS-Algorithmus entfaltet und der
Einfluss der chemischen Verschiebung der Lipidresonanzen entfernt.
Aus den entstandenen Magnitudenbildern wurde eine Maske berechnet, welche das
gesamte Abdomen beinhaltet und die umgebene Luft herausschneidet. Hierzu wurde
eine Software namens BrainSuite (Version 18a, University of California) verwendet.
Sie beinhaltet das Tool Brain Surface Extractor (BSE), welches eigentlich dazu ent-
wickelt worden ist, bei anatomischen Abbildungen des Gehirns, den Schädelknochen
zu entfernen. Hierbei benutzt BSE den Marr-Hildreth-Operator, um Kanten in der
Abbildung zu detektieren und so verschiedene Gewebetypen voneinander zu unter-
scheiden und zu trennen [118]. Damit eine genauere Kantendetektion gewährleistet
ist, verwendet BSE außerdem einen Anisotropic Diffusion Filter. Dieser Filter sorgt
dafür, dass Gebiete mit geringem Kontrast geglättet werden, während Gebiete mit
hohem Kontrast erhalten bleiben [119]. BSE verwendet insgesamt drei Parameter,
um das Organ-Gewebe optimal von Knochen und Luft zu trennen. Hierzu gehören
zunächst die Diffusionskonstante D, welche die Stärke der zu behaltenden Kanten
beim Anisotropic Diffusion Filter angibt und die Anzahl der Wiederholungen des Fil-
ters N. Außerdem gibt es eine Kanten-Konstante K beim Marr-Hildreth-Operator,
welche festlegt, wie dick eine Kante sein muss, um als solche erkannt zu werden.
Da sich das Abdomen deutlich von der umgebenden Luft unterscheidet, kann BSE
ebenfalls verwendet werden, um die gewünschte Maske des Abdomens zu erzeugen.
Während BSE beim Gehirn in der Lage ist, die Parameter D, N und K automatisch
zu bestimmen, ist dies im Fall des Abdomens nicht möglich. Deshalb wurden die-
se Parameter zunächst an einem Datensatz von Hand optimiert (D = 26, N = 3,
K = 0,55). Anschließend konnten diese Parameter verwendet werden, um alle weite-
ren Masken automatisch zu generieren. Eine visuelle Kontrolle wurde durchgeführt,
damit sichergestellt werden konnte, dass in allen Masken das Abdomen korrekt aus-
geschnitten wurde.
Die erzeugte Maske und die entfaltete Phase wurden dann als Input für den LBV-
Algorithmus verwendet, um so das Hintergrundfeld zu entfernen. Hierbei wurde,
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wie in der vorherigen Studie, ein Stopp-Kriterium der Finiten-Differenzen-Methode
des LBV-Algorithmus von 5 · 10−3 gewählt (siehe Kapitel 3.4). Zur Berechnung der
finalen Suszeptibilitätskarten wurde STAR-QSM verwendet. Auch hier wurden die
Parameter von Studie 1 verwendet (Regularisierungsparameter λ= 5 · 10−4).

Damit einzelne Regionen der Suszeptibilitätskarte untersucht werden können, wur-
den mit Hilfe der Software ITK-SNAP (Version 3.8, itksnap.org, [84]) manuell ver-
schiedene ROIs erzeugt. Sie enthielten den paravertebralen Muskel (Durchmesser:
12 Pixel), die Leber (Durchmesser: 20 Pixel), die gesamte Niere, die Nierenrinde
und das Nierenmark in jeweils drei aufeinanderfolgenden Schichten. Bei der Niere
wurde jeweils die linke und rechte Seite separat eingezeichnet. Die Anzahl der Pixel
für jede Region sind in Tabelle 7.1 dargestellt und Abbildung 7.3 zeigt beispielhaft
die verwendeten ROIs. Alle ROIs wurden von einem erfahrenen Radiologen einge-
zeichnet. Anschließend wurde der Mittelwert und die Standardabweichung für alle
eingezeichneten Regionen berechnet. Wie auch in früheren Studien, diente hierbei
das paravertebrale Muskelgewebe als QSM Referenz [29].
Da die Entfernung der umgebenden Luft einen wichtigen Schritt bei QSM darstellt,
wurde außerdem der Einfluss der erzeugten Masken auf die Suszeptibilitätskarte
untersucht. Hierzu wurden bei einem gesunden Probanden manuell vier verschiedene
Masken erzeugt, welche keine Luft, wenig Luft, viel Luft oder die gesamte Luft
außerhalb des Abdomens beinhalteten. Anschließend wurden diese Masken in der
Post-Processing Pipeline verwendet und die Suszeptibilitäts-Werte der rechten Niere
miteinander verglichen.

Tabelle 7.1: Anzahl der mit ITK-SNAP eingezeichneten Pixel für jede Gewebe-Region. Für
alle ROIs wurden drei aufeinanderfolgende Schichten verwendet.

Region Wertebereich der ROI-Größe in Pixel
Paravertebraler Muskel 336

Leber 900
Gesamte Niere links 3103 – 9263
Gesamte Niere rechts 2674 – 6989
Nierenrinde links 825 – 1833
Nierenrinde rechts 686 – 1655
Nierenmark links 497 – 1393
Nierenmark rechts 457 – 1802
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Abbildung 7.3: Beispielhafte Darstellung der eingezeichneten ROIs (Leber: grün, ganze
Niere: rot, Nierenrinde: gelb, Nierenmark: lila, paravertebraler Muskel: blau). Angelehnt
an [2].

Statistische Auswertung
Die entstandenen Suszeptibilitäts-Werte der linken und rechten Niere, sowie der
Rinde und des Marks wurden für die gesunde Kontrollgruppe über alle Probanden
gemittelt und mit dem Mittelwert und der SD der rechten Niere des Patienten mit
Nierenfibrose verglichen. Ebenfalls wurde die Suszeptibilität in der Leber über die
Probanden der Kontrollgruppe gemittelt und mit der Leber des Patienten verglichen.
Außerdem wurden Wilcoxon-Mann-Whitney-Tests [120] durchgeführt, um zu unter-
suchen, ob sich die Ergebnisse der linken und rechten Niere, sowie die Ergebnisse
in der Nierenrinde, dem -mark und der ganzen Niere signifikant unterscheiden. Zur
Untersuchung der Reproduzierbarkeit in Niere und der Leber wurde ein Wilcoxon-
Vorzeichen-Rang-Test [120] eingesetzt. Zusätzlich wurde eine Pearson-Korrelation
[121, 122] zwischen Nieren- und Leber-Suszeptibilität für die gesunde Kontrollgrup-
pe berechnet, um einen möglichen linearen Zusammenhang der beiden Organe zu
überprüfen.

7.3 | Ergebnisse
Der nachfolgende Abschnitt widmet sich den Ergebnissen der Studie. Zunächst wer-
den die Suszeptibilitätskarten und -werte der gesunden Probanden gezeigt. Anschlie-
ßend folgt ein Vergleich mit dem untersuchten Patienten und zum Schluss werden
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die Ergebnisse bei Verwendung von unterschiedlichen Masken, sowie die Reprodu-
zierbarkeit dargestellt.

Zwei der neunzehn gesunden Probanden wurden auf Grund von Bild-Artefakten
in der nähe der Lunge, welche sich auf das umliegende Gewebe ausgewirkt haben,
von der Studie ausgeschlossen (siehe Suszeptibilitätskarte in Abbildung 7.4E). Bei
den übrigen siebzehn Probanden und dem Patienten mit Nierenfibrose konnte die
QSM-Auswertung erfolgreich durchgeführt werden. Eine Übersicht aller entstande-
nen Ergebnisse findet sich im Anhang in Abbildungen A.5, A.6 und A.7. Abbildung
7.4 zeigt zudem, beispielhaft für fünf Personen, die Phase vor und nach Entfaltung,
die lokale Magnetfeldverzerrung, die Suszeptibilitätskarte und die verwendete Mas-
ke.
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Abbildung 7.4: Ergebnisse der QSM-Auswertung am Beispiel fünf gesunder Probanden. Zu
sehen sind v.l.n.r. die Phase vor und nach Entfaltung, die lokale Magnetfeldverzerrung,
die Suszeptibilitätskarte und die verwendete Maske. Die anatomischen Strukturen können
gut differenziert werden und es zeigen sich kaum Artefakte (A-C). Beispiel D zeigt kleinere
Artefakte in der Nähe der Niere durch fehlerhaftes Entfalten (weißer Pfeil). Bei Proband
E zeigen sich starke Artefakte in der Nähe der Lunge (schwarze Pfeile). Diese traten bei
zwei Probanden auf, welche daraufhin aus der Studie ausgeschlossen wurden. Angelehnt
an [2].

Wie zu erkennen ist, sind die einzelnen anatomischen Strukturen in den Suszeptibi-
litätskarten gut zu unterscheiden und es sind nur geringe Artefakte in der Nähe des
Verdauungstraktes zu sehen (A-C). In einem der Datensätze ist das Entfalten der
Phase in der Nähe der Niere fehlgeschlagen, was zu einer ungenauen Suszeptibilität
in dieser Region führt (D, weiße Pfeile).
Die Pearson-Korrelation in Abbildung 7.5 zeigt keinen linearen Zusammenhang zwi-
schen denWerten der Leber und der rechten Niere für die siebzehn gesunden Kontrol-
len (R2 = 0,04). Der Mittelwert der gemessenen Suszeptibilitätswerte bei der Kon-
trollgruppe beträgt 0,04±0,07 ppm (Minimum: −0,07 ppm, Maximum: 0,16 ppm)
für die gesamte rechte Niere und −0,06± 0,19 ppm (Minimum: −0,35 ppm, Maxi-
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mum: 0,39 ppm) für die gesamte linke Niere. Die linke Niere weist somit eine deutlich
größere Schwankung in der Suszeptibilität auf. Der durchgeführte Wilcoxon-Mann-
Whitney-Test zeigt, dass sich die Mittelwerte der rechten und linken Niere signifikant
voneinander unterscheiden (p < 0,05). Die Suszeptibilitätswerte der Nierenrinde und
des Nierenmarks befinden sich in der selben Größenordnung und sind in Tabelle 7.2
dargestellt. Es konnte keine signifikante Differenz zwischen Nierenrinde, -Mark und
gesamter Niere gefunden werden (p > 0,05).

Abbildung 7.5: Pearson-Korrelation zwischen den Suszeptibilitätswerten der Niere und der
Leber für die gesunde Kontrollgruppe. Angelehnt an [2].

Abbildung 7.6 zeigt eine Überlagerung der QSM-Bilder mit der aufgenommenen
Magnitude für einen gesunden Probanden und den untersuchten Patienten mit Nie-
renfibrose. Zu erkennen ist, dass sich die Suszeptibilitätswerte der beiden rechten
Nieren deutlich voneinander unterscheiden. Die fibrotische Niere ist stark diama-
gnetisch und weist eine Suszeptibilität von −0,43± 0,02 ppm auf, welche deutlich
unter der gemittelten Suszeptibilität der Kontrollgruppe von 0,04± 0,07 ppm liegt
(7.2). Die QSM-Werte der Leber unterscheiden sich jedoch nicht. Hier zeigen die
gesunden Probanden eine Suszeptibilität von 0,17± 0,13 ppm und der Patient eine
Suszeptibilität von 0,15± 0,01 ppm.
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Abbildung 7.6: Magnitudenbild des Abdomens überlagert mit der Suszeptibilitätskarte der
rechten Niere für einen gesunden Probanden (links) und den Patienten mit Nierenfi-
brose (rechts). Die fibrotische Niere weist eine stark diamagnetische Suszeptibilität von
−0,43 ± 0,02 ppm auf. Dieser Wert liegt deutlich unter dem Mittelwert der gesunden
Kontrollgruppe von 0,04 ± 0,07 ppm. Angelehnt an [2].

Tabelle 7.2: Suszeptibilitätswerte für die verschiedenen Nierenregionen gemittelt über alle
17 Kontrollen.

Region Suszeptibilität [ppm]
Rechte Niere 0,04± 0,07

Rechte Nierenrinde 0,02± 0,08
Rechtes Nierenmark 0,06± 0,08

Linke Niere −0,06± 0,19
Linke Nierenrinde −0,06± 0,20
Linkes Nierenmark −0,03± 0,15

In Abbildung 7.7 sind die Ergebnisse der QSM-Auswertung unter Variation der Mas-
ke in einem gesunden Kontroll-Probanden dargestellt. Zu sehen sind die vier erstell-
ten Masken mit keiner Luft, wenig Luft, viel Luft und der gesamten, das Abdomen
umgebenden, Luft (schwarz). Außerdem zeigt die Abbildung die entstandenen Sus-
zeptibilitätskarten, sowie den QSM-Wert der rechten Niere. Es fällt auf, dass wenig
Luft um das Abdomen den Suszeptibilitätswert nicht maßgeblich zu beeinflussen
scheint (B). Erst, wenn die Menge an Luft größer wird, weicht der QSM-Wert stark
vom Wert ohne Luft ab (C, D).
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Abbildung 7.7: Suszeptibilitätskarten und -werte für Masken mit unterschiedlich viel Luft
um das Abdomen in einem gesunden Probanden. Geringe Luftreste um das Abdomen schei-
nen keinen Einfluss auf die QSM-Auswertung zu haben (A, B). Bei größeren Luftmengen
zeigt sich eine starke Abweichung (C, D). Angelehnt an [2].

Die Reproduzierbarkeits-Messung in fünf gesunden Probanden zeigt, dass sowohl für
die rechte Niere als auch für die Leber keine signifikanten Unterschiede zwischen den
beiden Messungen zu erkennen ist (pNiere = 0,44, pLeber = 0,19). Die Suszeptibili-
tätswerte für die rechte Niere betrugen 0,02± 0,06 ppm für die erste Messung und
−0,03±0,11 ppm für die Wiederholungsmessung. Die Leber wies eine Suszeptibilität
von 0,16± 0,10 ppm bzw. 0,12± 0,07 ppm auf.
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7.4 | Diskussion
Durch die in dieser Studie verwendete QSM-Sequenz in Kombination mit der gezeig-
ten Post-Processing-Pipeline war es erstmals möglich, in-vivo QSM in der mensch-
lichen Niere erfolgreich durchzuführen. Die Ergebnisse suggerieren, dass Nieren-
QSM zu klinisch relevanten und reproduzierbaren Resultaten führt. Die dargestell-
te Auswerte-Pipeline, welche aus verschiedenen State-of-the-art Methoden besteht,
war bei 90% der untersuchten Personen erfolgreich und lieferte Suszeptibilitätskar-
ten, in denen die anatomischen Strukturen des Abdomens deutlich voneinander un-
terscheidbar waren. Insgesamt gab es nur wenige Artefakte: die meisten davon im
Bereich des Intestinaltrakts, welcher für diese Studie nicht relevant war.
Der Vergleich mit Literaturwerten kann für diese Promotionsarbeit nicht gezogen
werden, da es sich zum Zeitpunkt der Entstehung, um die bis dato erstmalige Ana-
lyse von in-vivo QSM-Werten der menschlichen Niere handelt. Aus diesem Grund
werden im Folgenden die Suszeptibilitätswerte der Leber mit der Literatur vergli-
chen. Eine Studie von Lin et al. berichtet von QSM-Werten in der Leber im Bereich
von 0,23 bis 5,94 ppm [29]. Allerdings fokussiert sich diese Arbeit auf Patienten mit
einer Eisenspeicherkrankheit (Hämochromatose), welche zu einer Anreicherung von
Eisen in der Leber führt und so die Suszeptibilität stark erhöht. Lin et al. berichten
außerdem, dass QSM-Werte von unter 0,34 ppm als normal bzw. gesund angesehen
werden können. In einer weiteren Publikation wurde ein Mittelwert der Suszeptibi-
lität von 0,23±0,07 ppm in der gesunden menschlichen Leber bestimmt [75]. Insge-
samt passen die Literatur-Werte zu den in dieser Studie gemessenen Werten, welche
im Bereich von 0,01 bis 0,44 ppm lagen. Dies deutet darauf hin, dass die verwendete
Post-Processing-Pipeline korrekte QSM-Werte bestimmt und zu keiner Unter- oder
Überschätzung der Suszeptibilität führt. Zusätzlich wurde in der vorliegenden Ar-
beit untersucht, ob es einen linearen Zusammenhang zwischen den QSM-Werten der
Niere und der Leber gibt. Die Ergebnisse suggerieren, dass dies nicht der Fall ist,
was bedeutet, dass es nicht zu einem globalen Effekt beim Post-Processing kommt,
welcher die Suszeptibilitätswerte künstlich verzerrt.
Des Weiteren konnte in dem ersten Teil der vorliegenden Dissertation bereits gezeigt
werden, dass die verwendeten Post-Processing-Algorithmen (Graph-Cuts, LBV und
STAR-QSM) zu genauen und reproduzierbaren Suszeptibilitätskarten bei simulier-
ten Datensätzen des Abdomens führen. Auf eine Validierung des Post-Processings
mit Hilfe von Phantom-Messungen wurde im Verlauf der Arbeit verzichtet, da bereits
frühere Studien hierzu existieren. Diese konnten zeigen, dass die Suszeptibilität in
unterschiedlichen Phantomen und mit einem breiten Spektrum an Post-Processing-
Algorithmen korrekt bestimmt werden kann [18, 95, 123–126].
Somit kann davon ausgegangen werden, dass die ermittelten QSM-Werte der Niere
reliabel sind.
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Die präsentierten Ergebnisse zeigten, dass die Standardabweichung der Suszeptibi-
lität in der linken Niere wesentlich größer war als in der rechten. Die linke Niere ist
im Allgemeinen etwas beweglicher, da sie nicht, wie auf der rechten Seite, durch die
Leber eingeengt wird. Des Weiteren liegt die linke Niere in der Nähe des Herzens,
dessen Spitze oftmals fast nahtlos an diese anschließt. Deshalb kann es vermehrt
zu kleineren Bewegungsartefakten kommen [127], welche zu der erhöhten SD in der
linken Niere beitragen. Der Effekt könnte unter Umständen durch Optimierung der
Sequenz oder Anpassungen in der QSM-Pipeline verringert werden und sollte in zu-
künftigen Experimenten weiter untersucht werden. So könnte z.B. eine geschickte
Wahl des FoV im unteren Bereich der linken Niere helfen, die herzbedingten Arte-
fakte zu verringern.
Bei keinem der 17 Probanden war es möglich, die Suszeptibilität der Nierenrin-
de vom Nierenmark signifikant zu unterscheiden (p > 0,05). Frühere Arbeiten in
ex-vivo Mäusenieren zeigen jedoch, dass diese Unterscheidung generell möglich ist
[31, 112]. Allerdings wurden diese Studien an speziellen Kleintier-MRTs mit ho-
her Magnetfeldstärke (9,4 T) durchgeführt. Ebenfalls betrug die Messzeit mehrere
Minuten und es konnte eine Auflösung im µm Bereich erreicht werden. Diese räum-
liche Auflösung ist an einem klinischen MRT auf Grund von Hardware-Limitationen
derzeit nicht möglich, was dazu führt, dass Nierenrinde und -mark sich nicht unter-
scheiden lassen. Eine Optimierung der QSM-Sequenz hin zu schnellerer Bildgebung
und besserer Auflösung ist deshalb für QSM in der Niere wünschenswert und sollte
in zukünftigen Arbeiten betrachtet werden.
Um die potentielle klinische Relevanz von QSM in der Niere zu analysieren, wurde
ein Patient mit starker Nierenfibrose als Beispiel für eine Nierenerkrankung im End-
stadium gemessen. Eine bereits durchgeführte Studie in Mäusenieren konnte zeigen,
dass durch die Nierenfibrose der diamagnetische Anteil des Nierengewebes steigt
[31]. Es ist anzunehmen, dass der Grund hierfür in der vermehrten Ablagerung von
Kollagen liegt, welches stark diamagnetisch ist [45]. Die hier gezeigten Ergebnisse
spiegeln dieses Verhalten wider. Die Suszeptibilität der fibrotischen Niere ist stark
diamagnetisch (-0,43 ppm) und deutlich kleiner als die Suszeptibilität in gesundem
Nierengewebe, welche um 0 ppm fluktuiert. Die Simulation im ersten Teil dieser Dis-
sertation konnte außerdem zeigen, dass die verwendete QSM-Pipeline (Graph-Cuts,
LBV und STAR-QSM) bei kleinen Echozeiten bzw. kleinen Echoabständen zu ge-
ringen Fehlern in der Niere führt (0,03 ppm). Dies deutet ebenfalls darauf hin, dass
der gezeigte Unterschied in der Suszeptibilität durch die Fibrose zustande kommt
und nicht durch Artefakte oder fehlerhaftes Post-Processing. Weitere Untersuchun-
gen mit größeren Patienten-Kohorten sind jedoch nötig, um eine gezielte Aussage
darüber treffen zu können, ob QSM in der Lage ist, die pathologischen Veränderun-
gen bei der Nierenfibrose eindeutig darzustellen. Solche Studien sollten mit Hilfe der
hier gezeigten Sequenz und QSM-Pipeline möglich sein.
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Die erfolgreiche Bestimmung der Suszeptibilitätswerte in der Niere hängt mögli-
cherweise stark von der Wahl der Maske ab, welche für die Entfernung des Hinter-
grundfeldes verwendet wird. Deshalb wurde der Effekt der Maske auf die Suszep-
tibilitätsberechnung an einem gesunden Probanden untersucht. Es konnte gezeigt
werden, dass keine signifikanten Unterschiede in der Suszeptibilität auftreten, wenn
die Maske nur kleine Mengen an Luft außerhalb des Abdomens enthält, was für alle
gemessenen Studienteilnehmer zutrifft. Eine systematische Untersuchung des Zu-
sammenhangs zwischen Luft und der Genauigkeit der QSM-Werte sollte trotzdem
Gegenstand zukünftiger Forschungsarbeiten sein. Da die Verzerrung des Magnetfel-
des durch die zugrundeliegende Suszeptibilität nicht lokal ist, sondern sich über den
Ursprungsort hinaus erstreckt, wäre es insbesondere interessant zu testen, ob die La-
ge der restlichen Luft um das Abdomen eine entscheidende Rolle für die Genauigkeit
der QSM-Werte spielt.
Die vorliegende Studie weist einige Limitationen auf. Zunächst war die Anzahl der
gemessenen gesunden Kontrollen gering und es wurde nur ein einziger Patient un-
tersucht. Der Fokus dieser Arbeit lag jedoch in der Entwicklung einer robusten
QSM-Post-Processing-Pipeline und der Optimierung der verwendeten Sequenz, um
QSM in der menschlichen Niere überhaupt zu ermöglichen. Des Weiteren wurde
bei der Akquise der Daten keine zusätzliche Fettunterdrückungs-Technik verwen-
det, welche wünschenswert wäre. Allerdings würde dies die Messzeit verlängern, was
eine Untersuchung mit angehaltenem Atem, gerade für schwer kranke Patienten,
unmöglich machen würde. Aus diesem Grund wurde die Kombination aus SPURS
und T2∗-IDEAL verwendet, um den Einfluss des Fetts aus der Suszeptibilitätskarte
zu entfernen. Außerdem wurde die verwendete Auslese-Bandbreite möglichst groß
eingestellt, um den Einfluss der chemischen Verschiebung zu verringern. Eine wei-
tere Limitation stellt die geringe Auflösung der QSM-Bilder dar. Es konnte bereits
gezeigt werden, dass eine begrenzte Auflösung zu einer Unterschätzung der Sus-
zeptibilität führt [100, 123]. Zur Umgehung dieser Limitation wurde die Auflösung
aller Daten mit Hilfe des Zerofillings verbessert, was wiederum die Genauigkeit der
Suszeptibilität erhöht [117]. Damit die Auflösung noch weiter erhöht werden kann,
müsste die Messzeit verlängert werden, was erneut zu Problemen mit dem Anhalten
des Atems führen würde. Um dieses Problem zu umgehen, können schnellere Bildge-
bungsmethoden, wie zum Beispiel volumetric interpolated breath-hold examination
(VIBE), verwendet werden. Auch ein Umstieg auf radiale Sequenzen bietet einen
deutlichen Zeitgewinn, da weniger k-Raum-Linien akquiriert werden müssen. Eben-
falls könnte der Beschleunigungs-Faktor für die parallele Bildgebung erhöht werden,
um die Messzeit zu reduzieren und so eine bessere Auflösung zu ermöglichen. Diese
Erhöhung führt jedoch zu einem deutlichen Anstieg des Hintergrundrauschens und
verschlechtert so die Genauigkeit der Suszeptibilitätskarte. Es konnte allerdings be-
reits gezeigt werden, dass eine geschickte Wahl der Rekonstruktionsparameter bei
funktionellen MRT-Messungen (fMRT) im Gehirn das SNR enorm verbessern kann
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[128].
Eine weitere Möglichkeit die Untersuchung zu beschleunigen, stellt die Echtzeit-
Bildgebung dar [129]. Hierbei werden radiale FLASH-Sequenzen verwendet, welche
den k-Raum stark unterabgetastet aufnehmen. Während für eine erfolgreiche Re-
konstruktion eines n× n Bildes laut Nyquist-Kriterium [32, 130, 131] π

2 · n radiale
Speichen aufgenommen werden müssen, wird bei der Echtzeit-Bildgebung nur ein
kleiner Anteil dessen akquiriert. Dies sorgt dafür, dass die Messzeit drastisch re-
duziert werden kann. Die Daten müssen anschließend mit Hilfe komplexer und sehr
rechenintensiver Algorithmen rekonstruiert werden, damit ein vollständiges Bild ent-
stehen kann. Die Echtzeit-Bildgebung erlaubt es, eine Aufnahmegeschwindigkeit von
bis zu 50 Bildern pro Sekunde zu erreichen [132]. Diese enorme Anzahl an Bildern
macht es möglich, Untersuchungen ohne Unterbrechung der Respiration durchzufüh-
ren. Allerdings werden hierfür große GPU-Cluster zur Nachverarbeitung benötigt,
was ihren Einsatz im klinischen Betrieb derzeit erschwert.
Eine zusätzliche Option die Messzeit zu verkürzen ist es, nur eine der beiden Nieren
aufzunehmen. Bei den meisten Menschen liegen die Nieren nicht auf einer Höhe.
Daher muss eine Vielzahl von Schichten aufgenommen werden, damit beide Nie-
ren untersucht werden können. Die vorliegenden Ergebnisse zeigen, dass die linke
Niere zu einer höheren Standardabweichung führt. Deshalb könnte es sinnvoll sein,
zukünftige Studien nur auf die rechte Niere zu fokussieren. Hierdurch könnte die
Anzahl der aufgenommenen Schichten von derzeit 26 auf 16 reduziert werden, was
einen deutlichen Zeitgewinn verschafft.
Die letzte Limitation liegt in den verwendeten Masken. Diese entfernen zwar die
Luft außerhalb des Abdomens, nicht jedoch die Luft innerhalb des Abdomens, der
Lunge und dem Verdauungstrakt. Durch diese könnten Artefakte in der Suszeptibili-
tätskarte entstehen, welche in die zu untersuchende Region ausstrahlen und dort die
QSM-Werte verzerren [56]. Da die Ergebnisse der Reproduzierbarkeit jedoch keine
signifikanten Unterschiede zwischen erster und zweiter Messung zeigen, scheint der
Einfluss der Luft innerhalb des Abdomens vernachlässigbar zu sein.

7.5 | Zusammenfassung und Ausblick
Ziel der vorliegenden Studie war es, die Machbarkeit von QSM in der menschlichen
Niere zu untersuchen und eine erste mögliche klinische Relevanz der Technik zu
analysieren. Hierfür wurden 19 gesunde Probanden und ein Patient mit schwerer
Nierenfibrose untersucht. Die Daten wurden mit Hilfe einer im Vorfeld auf Mess-
zeit und Bildqualität in der Niere optimierten Sequenz akquiriert. Zur Auswertung
wurde eine QSM-Post-Processing-Pipeline entwickelt, welche den technischen Her-
ausforderungen im Abdomen gewachsen ist. Hierzu wurde unter anderem SPURS,
eine Kombination aus Graph-Cuts Phase-Unwrapping und T ∗2 -IDEAL, verwendet,
um den störenden Einfluss von Fett zu entfernen.
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Es konnte erstmals in-vivo QSM in der menschlichen Niere erfolgreich durchgeführt
werden und es wurde gezeigt, dass die verwendete Sequenz in Kombination mit dem
Post-Processing in 90 % der Fälle zu einer artefaktfreien Suszeptibilitätskarte führt,
welche eine Unterscheidung der einzelnen anatomischen Strukturen ermöglicht. Des
Weiteren wurde demonstriert, dass die gemessenen QSM-Werte reproduzierbar sind
und die Suszeptibilität der Leber mit der Literatur vergleichbar ist. Ebenfalls konnte
ein großer Unterschied der Nieren-Suszeptibilität zwischen den gesunden Kontrollen
und dem Patienten mit Nierenfibrose gefunden werden, was eine Diagnostik der Fi-
brose mit Hilfe von QSM erlauben könnte. Außerdem konnte gezeigt werden, dass
die Genauigkeit der erzeugten Masken für die Hintergrundfeld-Entfernung im Ab-
domen sehr wichtig ist. Die Maske sollte so wenig restliche Luft wie möglich um das
Abdomen herum beinhalten.
Die vorliegende Studie liefert die Grundlage für weitere in-vivo QSM-Arbeiten in der
menschlichen Niere. Zukünftige Arbeiten sollten eine größere Kohorte an Patienten
mit unterschiedlichen Pathologien und Kontrollen untersuchen, um die hier gezeigte
mögliche klinische Relevanz zu bestätigen. Außerdem sollten verschiedene Schwere-
grade der Nierenfibrose untersucht werden, um zu analysieren, ob eine Korrelation
zwischen QSM-Wert und Schweregrad vorliegt. Interessant wäre es zu testen, ob
QSM in der Lage ist, in Kombination oder im Vergleich mit einer Nierenbiopsie, zu
einer genaueren Diagnose von Nierenerkrankungen beizutragen. Andere Erkrankun-
gen, welche die Struktur der Niere verändern, sollten ebenfalls mit QSM untersucht
werden. Ein mögliches Beispiel hierfür ist das sogenannte Multiple-Myelom. Bei die-
ser Krebserkrankung können sich Proteine innerhalb der Niere ablagern und führen
dort zu einem systematischen Ausfall ihrer Funktion [133]. Auch eine akute Nieren-
Entzündung führt zu einer vermehrten Ablagerung von diamagnetischen Proteinen
und Lipiden [31] und könnte mit QSM diagnostizierbar sein.
Derzeit ist die Bildqualität stark durch die Notwendigkeit des Luftanhaltens be-
schränkt. Schnellere, radiale Sequenzen oder Möglichkeiten das Anhalten des Atems
zu umgehen, wie z.B. Real-time-Bildgebung sollten zukünftig getestet werden, um
die Entwicklung der Akquisetechnik voran zu treiben.
Zusammenfassend lässt sich sagen, dass die vorliegende Studie einen wesentlichen
Grundstein für weitere in-vivo QSM-Arbeiten in der Niere legt, welche ihren Fokus
sowohl auf diverse Erkrankungen, als auch auf die technische Weiterentwicklung der
Methodik legen sollten. Die gezeigte Sequenz und QSM-Pipeline können hierbei als
Leitfaden für folgende Studien dienen.
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8Zusammenfassung

Die in der vorliegenden Dissertation vorgestellten Studien dienten dazu, die quan-
titative Suszeptibilitätskartierung für die Anwendung im menschlichen Abdomen,
speziell in den Nieren, zu optimieren und erstmals erfolgreich in-vivo anzuwenden.

Hierzu wurde zunächst eine Simulations-Studie durchgeführt, welche sechs verschie-
dene Unwrapping-Algorithmen und zwei Methoden zur Entfernung des Hintergrund-
feldes miteinander vergleicht. Hierbei konnte gezeigt werden, dass im Abdomen Tech-
niken, die auf dem Graph-Cuts-Algorithmus basieren, die genauesten Ergebnisse
bei der Entfaltung der Phase liefern und die LBV-Methode am geeignetsten für die
Entfernung des Hintergrundfeldes ist. Außerdem konnte gezeigt werden, dass kurze
Echozeiten bzw. kleine Echoabstände zu einer Verbesserung der Suszeptibilitäts-
Bestimmung im Abdomen führen.

Die Erkenntnisse aus der Simulations-Studie wurden anschließend in einer in-vivo
Studie verwendet, um erstmals QSM in der menschlichen Niere durchzuführen. Da-
bei wurden 19 gesunde Probanden und ein Patient mit schwerer Nierenfibrose un-
tersucht. Bei 90% der beteiligten Personen konnten fehlerfreie Suszeptibilitätskarten
erstellt werden, die eine Unterscheidung der einzelnen anatomischen Strukturen er-
möglichten. Des Weiteren konnte gezeigt werden, dass die Nieren-Suszeptibilität der
gesunden Probanden reproduzierbar ist. Ebenso deuten die Ergebnisse darauf hin,
dass QSM in der Lage ist, zwischen gesunden Nieren und der fibrotischen Niere
des Patienten zu unterscheiden. Letztere war deutlich stärker diamagnetisch, als die
Nieren der siebzehn gesunden Probanden.

Zusammenfassend lässt sich sagen, dass in der vorliegenden Dissertation die quan-
titative Suszeptibilitätskartierung für abdominelle Untersuchungen entwickelt und
erstmals erfolgreich in-vivo in der menschlichen Niere angewandt wurde. Die Arbeit
liefert damit nicht nur eine Grundlage für weitere, aufbauende Arbeiten, sondern
dient auch als Leitfaden für die Durchführung von QSM in der Niere.
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ABilder und Daten

A.1 | Analyse verschiedener QSM Post-Processing
Algorithmen zur Anwendung im Abdo-
men:

Abbildung A.1: Abweichung zwischen der V-SHARP (oben) bzw. der LBV-Referenz (unten)
und der Suszeptiblität nach Entfalten mit den sechs Algorithmen in der Leber für TE =
4,92, 14,76 und 29,52 ms. GQ-Cusack und L-PCG (nur LBV) wurden auf Grund ihrer
insgesamt schlechten Ergebnisse nicht gezeigt. Entnommen aus [1].
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A.1. Analyse verschiedener QSM Post-Processing Algorithmen zur Anwendung im
Abdomen:

Abbildung A.2: Abweichung der ground-truth Phase von der entfalteten Phase in der Niere
(oben) und der Leber (unten) bei SNR = 5, 10 und 40 für alle 50 Simulationen. QG-Cusack
wurde auf Grund seiner insgesamt schlechten Ergebnisse nicht gezeigt. Entnommen aus
[1].
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A.1. Analyse verschiedener QSM Post-Processing Algorithmen zur Anwendung im
Abdomen:

Abbildung A.3: Abweichung zwischen der V-SHARP (oben) bzw. der LBV-Referenz (unten)
und der Suszeptiblität nach Entfalten mit den sechs Algorithmen in der Niere für SNR =
5, 10 und 40. GQ-Cusack und L-PCG (nur LBV) wurden auf Grund ihrer insgesamt
schlechten Ergebnisse nicht gezeigt. Entnommen aus [1].
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A.1. Analyse verschiedener QSM Post-Processing Algorithmen zur Anwendung im
Abdomen:

Abbildung A.4: Abweichung zwischen der V-SHARP (oben) bzw. der LBV-Referenz (unten)
und der Suszeptiblität nach Entfalten mit den sechs Algorithmen in der Leber für SNR =
5, 10 und 40. GQ-Cusack und L-PCG (nur LBV) wurden auf Grund ihrer insgesamt
schlechten Ergebnisse nicht gezeigt. Entnommen aus [1].
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A.2. Machbarkeitsstudie zur in-vivo QSM in der menschlichen Niere:

A.2 | Machbarkeitsstudie zur in-vivo QSM in
der menschlichen Niere:

Abbildung A.5: Ergebnisse der QSM-Messung für alle in der Studie gemessenen Testper-
sonen. Zu sehen sind die Phase vor und nach Entfaltung, die lokale Magnetfeldverzerrung,
die Suszeptibilitätskarte und die verwendete Maske. Angelehnt an [2].
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A.2. Machbarkeitsstudie zur in-vivo QSM in der menschlichen Niere:

Abbildung A.6: Ergebnisse der QSM-Messung für alle in der Studie gemessenen Testper-
sonen. Zu sehen sind die Phase vor und nach Entfaltung, die lokale Magnetfeldverzerrung,
die Suszeptibilitätskarte und die verwendete Maske. Angelehnt an [2].
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A.2. Machbarkeitsstudie zur in-vivo QSM in der menschlichen Niere:

Abbildung A.7: Ergebnisse der QSM-Messung für alle in der Studie gemessenen Testper-
sonen. Zu sehen sind die Phase vor und nach Entfaltung, die lokale Magnetfeldverzerrung,
die Suszeptibilitätskarte und die verwendete Maske. Angelehnt an [2].
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