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1 Einleitung

Kein Leben ohne Atmung — die Lunge ist ein zentraler Teil des Korpers und somit fiir die
Medizin von hohem Interesse. Um die in diesem Organ wirkenden Prozesse in gesundem und
krankem Zustand zu untersuchen, hat sich die Lungenbildgebung als Verfahren etabliert. So
wie Rontgenstrahlen Knochen abbilden, setzen Mediziner fiir die Lunge auf Computer-
Tomographie (CT) und Magnetresonanz-Tomographie (MRT).

In der Lungenbildgebung sucht die Medizin nicht mehr nur nach morphologischen Daten,
sondern vor allem nach Informationen iiber die Funktion von Organen. Dass moderne Instru-
mente funktionelle Lungenparameter quantitativ messen konnen, liegt vor allem an den tech-
nologischen Verbesserungen im Bereich der bildgebenden Verfahren wie beispielsweise dem
Einsatz neuer Kontrastgase sowie Fortschritten auf dem Gebiet der computergestiitzten Bild-
verarbeitungs- und Bildanalyseverfahren.

Computer und die dazugehorigen leistungsfahigen Algorithmen sind notwendig, um die gro-
Ben Mengen der gemessenen Daten zu verarbeiten. Insbesondere sind mathematische Verfah-
ren notwendig, die es ermoglichen, aus gemessenen Signal-Zeit-Kurven verldssliche und
reproduzierbare quantitative Parameter abzuleiten.

Die CT liefert mittlerweile nicht nur rdumlich hoch aufgeloste Bilder, sondern ermdglicht
auch eine regionale Messung der Absorption durch Luft und Gewebe und damit indirekt die
Bestimmung des Luftgehalts in der Lunge. Vor allem neue Generationen von CT-Scannern
haben die reproduzierbare Analyse quantitativer Parameter der Lungenfunktion ermdglicht,
die neue Einblicke in die Pathophysiologie von Lungenerkrankungen bietet. Bereits in den
80er Jahren wurde die CT zur Beschreibung des Krankheitsbildes des Akuten Lungen-
versagens (ARDS) verwendet [Rommel83, Maunder86]. Heutige Spiral- und Multislice-CT-
Scanner bieten die Moglichkeit, die Dynamik der Lungenventilation in-vivo in der gesunden
und erkrankten Lunge zu messen [Markstaller99, MarkstallerO1a, Neumann98].

Im Gegensatz zur CT ist die konventionelle MRT aufgrund der niedrigen Protonendichte in
der Lunge und dem damit verbundenen schwachen Signal nur sehr begrenzt diagnostisch fiir
die funktionelle Bildgebung der Lunge einsetzbar. Hyperpolarisierte Gase, die der Patient
einatmet, erlauben jedoch, die gasgefiillten Bereiche der Lunge mittels MRT zu visualisieren.
Dabei hat sich das nicht-radioaktive Helium-Isotop *He etabliert [Kauczor96a, Saam99,
Schreiber00, Lehmann03]. Besonders eine durch optisches Pumpen erzeugte Spinpolarisation
der Helium-Atome, die das 10°-fache der Polarisation im thermischen Gleichgewicht betragen

kann, machen das “He fiir dieses Verfahren attraktiv. Denn trotz der geringen Dichte des
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Gases ergibt sich ein ausreichendes Signal und ermoglicht damit die Untersuchung verschie-
denster physiologischer Lungenparameter. Unterschiedliche Messmethoden liefern dabei
Informationen {iber die Lungenfunktion: Neben der statischen Ventilation, die die Verteilung
der Spindichte liefert, bestimmt die Diffusionsbildgebung die GroBe luftgefiillter Bereiche auf
alveolarer Ebene. Des Weiteren ist die Messung des Sauerstoffpartialdrucks moglich [Eber-
1€99, Deninger99, Lehmann04b].
Die vorliegende Arbeit beinhaltet Untersuchungen zur dynamischen Ventilationsbildgebung,
deren Ziel ein Verstindnis des lokalen Verhaltens der kleinsten Luftwege in der Lunge, den
Alveolen, bei der Inspiration ist.
CT und MRT werden in der medizinischen Bildgebung dazu verwendet, Informationen {iber
die innere Struktur und Funktion des menschlichen Kd&rpers zu gewinnen. Man hat es daher
mit inversen Problemen zu tun, d. h. der Aufgabe, aus dueren Parametern (Messergebnissen)
auf innere Parameter eines Systems zu schlieBen, die der direkten Messung nicht zugénglich
sind. Die mathematische Formulierung dieser Probleme fiihrt normalerweise zu so genannten
»schlecht-gestellten Problemen®, die in der numerischen Behandlung instabil und somit in der
praktischen Anwendung schwer l6sbar sind. Die Standardmethode der kleinsten Quadrate
fiihrt in diesen Féllen zum Beispiel hdufig nicht zu einer Losung, da die vorgegebenen Infor-
mationen dafiir nicht ausreichen. Jede Losung eines schlecht-gestellten Problems reagiert
zudem instabil auf experimentelle Fehler (Rauschen), solange keine verldsslichen Randbedin-
gungen zur Verfiigung stehen.
Ziel dieser Arbeit war die Bestimmung verldsslicher quantitativer Parameter der Lungenventi-
lation mittels Signal-Zeit-Kurven aus dynamischen Spiral-CT- und *He-MR T-Messungen. Fiir
diesen Zweck wurden zwei Algorithmen implementiert, die auf der Tikhonov-
Regularisierung, der wichtigsten allgemeinen Methode zur Behandlung schlecht-gestellter
Probleme [Tikhonov77], basieren. Deren grundsitzliche Anwendbarkeit wurde zunéchst in
Simulationen unter verschiedenen Bedingungen untersucht. Darauf aufbauend erfolgte die
Bestimmung quantitativer Parameter aus in-vivo-Messungen mittels der entwickelten Algo-
rithmen.
Die Arbeit gliedert sich daher folgendermaRen:
— Kapitel 2 stellt zundchst die zum Verstidndnis der vorliegenden Arbeiten notwendigen
theoretischen und technischen Grundlagen von dynamischer Spiral-CT und *He-MRT vor.
AuBerdem wird eine Ubersicht iiber die Theorie der schlecht-gestellten Probleme, die

Tikhonov-Regularisierung sowie die bei der Entfaltung der *He-MRT-Daten verwendeten
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mathematischen Hilfsmittel gegeben. Den Abschluss bildet eine Einfiihrung in die Struk-
tur und die Funktion der Lunge sowie das Krankheitsbild des Akuten Lungenversagens.

In Kapitel 3 wird eine Studie zur Bestimmung der Verteilung von ventilatorischen Zeit-
konstanten aus dynamischen Spiral-CT-Daten mittels inverser Laplace-Transformation
unter Verwendung der Tikhonov-Regularisierung vorgestellt.

Die Bestimmung quantitativer Parameter der Lungenventilation aus dynamischen *He-
MRT Ventilationsmessungen war Schwerpunkt der in Kapitel 4 vorgestellten Studie. Es
wurde ein Entfaltungsalgorithmus verwendet, um die Abhéngigkeit der MRT-Daten von
Form und Dauer des eingeatmeten “He-Bolus zu reduzieren.

Kapitel 5 fasst die Ergebnisse der CT- und MRT-Studie zusammen.
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2 Grundlagen

Zunichst werden die theoretischen und technischen Grundlagen der CT in Abschnitt 2.1
sowie der *He-MRT in Abschnitt 2.2 vorgestellt. Schwerpunkt dieser Arbeit ist die Bestim-
mung quantitativer Parameter aus Signal-Zeit-Kurven, wie sie in der CT und MRT gemessen
werden. In beiden Fillen kommt die Theorie der schlecht-gestellten Probleme zur Anwen-
dung. Die entsprechenden theoretischen Grundlagen werden in Abschnitt 2.3 zusammenge-
fasst. SchlieBlich fithrt Abschnitt 2.4 in die Grundziige des Aufbaus und der Funktion der
Lunge sowie das Krankheitsbild des Akuten Lungenversagens (ARDS) ein.'

2.1 Dynamische Computertomographie der Lunge

Seit das Schnittbildverfahren der CT in den 70er Jahren entwickelt wurde, hat sich die CT als
eine der wichtigsten Techniken in der radiologischen Diagnostik etabliert, da sie kleinere
Dichteunterschiede als das konventionelle Rontgenverfahren darstellen kann. Dadurch kénnen
bestimmte, unterschiedlich strukturierte Regionen des menschlichen Korpers visualisiert
werden, die anderweitig nicht zufrieden stellend dargestellt werden kénnen. Insbesondere hat
sich die CT als exzellente Methode zur morphologischen Beurteilung des Lungengewebes
bewdhrt. Seit einigen Jahren findet sie auch Anwendung in der funktionellen Bildgebung der
Lunge. Dabei hat sich die so genannte dynamische Spiral-CT (dCT) als besonders geeignet
erwiesen, um In- und Exspirationsvorginge wihrend der Atmung zu analysieren [BinkOl,
Kalender91, Kauczor96b, Johnson98]. In der vorliegenden Arbeit wurde die dCT verwendet,
um beim Krankheitsbild des Akuten Lungenversagens (ARDS) ventilatorische Vorgénge in
der Lunge zu quantifizieren. Im Folgenden werden zunéchst die Grundprinzipien der konven-

tionellen und dynamischen CT erldutert.

2.1.1 Konventionelles CT

Rontgenstrahlung wird beim Durchgang durch den Korper abhidngig von der Dichte des
durchleuchteten Gewebes unterschiedlich abgeschwicht. Dies wird beim klassischen Rontgen
ausgenutzt, um Projektionsaufnahmen zu erstellen. Eine Rekonstruktion von Tiefen-
information ist jedoch nur moglich, wenn jeweils zueinander senkrechte Projektionen aufge-

nommen werden.

! Ausfiihrliche Darstellungen finden sich in verschiedenen Lehrbiichern [Ferlinz94, Larsen02, Matthys02,
Schmidt95, West04].
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Detektor

Facherstrahlprinzip Facherstrahlprinzip

“"-. .......

stationdres 9,
Detektorsystem .......-I-“

Abbildung 2-1: Schematische Darstellung von vier verschiedenen Quelle-Detektor Konfigurationen bei CT-
Scannern. [Schinz87]

Die CT hingegen generiert ein wenige Millimeter dickes Schnittbild des Kdrpers, indem eine
transversale Schicht aus verschiedenen Winkeln mittels einer um 360° um den Patienten
rotierenden Rontgenrohre durchstrahlt wird. Auf der gegeniiberliegenden Seite befinden sich
je nach Bauart ein oder mehrere feste oder mitrotierende Detektoren. Das Bild wird dann aus
den sich ergebenden Projektionsdaten rekonstruiert. Tiefeninformation bleibt dabei erhalten.
Problematisch ist allerdings, dass beim herkdmmlichen Rontgen aufgrund der divergierenden
Rontgenstrahlen Verzerrungen entstehen, so dass Organe, die in verschiedenen Tiefen liegen,
unterschiedlich vergroBert werden. Dies wird bei der CT vermieden. Um Akquisitionsge-
schwindigkeit und Bildqualitét zu verbessern, wurden iiber die Jahre verschiedene Generatio-
nen von CT-Scannern entwickelt. Sie unterscheiden sich insbesondere in der Anzahl und der

Position der Detektorelemente (siche Abbildung 2-1).

2.1.2 Bildrekonstruktion

Das Ziel der Bildrekonstruktion ist, aus den von den Detektoren gemessenen Projektionsdaten
durch inverse Radon-Transformation die Abschwichungskoeffizienten z(x,y) des Original-
objekts zu rekonstruieren. Dazu werden zwei Koordinatensysteme definiert; eines, das raum-
fest im Objekt ist (x, y), und ein zweites, das mit der Rontgenquelle und dem Detektor rotiert
(x’, ) (siche Abbildung 2-2). Fiir einen bestimmten Winkel ¢ misst der Detektor die Paral-
lelprojektion F, (x’) entlang y’. Jeder gemessene Datenpunkt entlang einer Parallelprojektion

ist nun ein MaB fiir die Abschwéichung der Rontgenstrahlen entlang einer bestimmten Linie
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Abbildung 2-2: Prinzip der CT-Akquisition. Geometrie und Koordinatensystem definieren Parallelprojektio-
nen einer allgemeinen zweidimensionalen Verteilung f{x,y) [Bushberg01].

AB. Der lineare Abschwéchungskoeffizient u ist eine Funktion der y’-Koordinate entlang AB,
und jedes infinitesimale Element d)y’ trdgt zur Gesamtabschwichung bei. Die gemessene
Intensitdt / stellt sich als Linienintegral entlang AB dar, mit den Annahmen, dass es sich um
einen sehr diinnen Rontgenstrahl handelt, die Strahlung monoenergetisch ist und keine Streu-
strahlung den Detektor trifft:

- fﬂ(x,y)dy'

1,(x)=1,(x")e » . (2.1)

Mit 4B ist hier die Gerade parallel zur y’-Achse bezeichnet, die sich in der Entfernung x’ vom
Ursprung befindet, und ¢ ist der Winkel zwischen dem festen und dem rotierenden Koordina-
tensystem. Die Projektion eines Objekts gemessen unter einem Winkel ¢ und einer Entfer-

nung x’ ist dann

T (x' © o
F,(x") =—ln%%))= j j,u(x,y)é'(xcos¢+ysin(p—x')dxdy. (2.2)

Die Aufgabe der Bildrekonstruktion ist nun die Berechnung von x(x,y) durch Inversion von
Gleichung (2.2). Dazu existieren viele verschiedene Methoden, die sich im Wesentlichen in
Faltungs- und Riickprojektionsalgorithmen auf der einen Seite und iterative Methoden auf der
anderen Seite aufteilen. Die iterativen Methoden bendtigen eine sehr grofle Rechenkapazitit

und finden in kommerziellen CT-Scannern normalerweise keine Anwendung.
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Am haufigsten kommt die gefilterte Riickprojektion zur Anwendung. Sie basiert auf dem
Fourier-Scheiben-Theorem, das besagt, dass die eindimensionale Fourier-Transformation der
Projektion eines zweidimensionalen Objektes unter einem bestimmten Winkel ¢ der zweidi-
mensionalen Fourier-Transformation des Objektes entlang einer geraden Linie unter dem
gleichen Winkel entspricht [Engl97]. In der Praxis bedeutet das, dass Projektionen aus einer
grolen Anzahl von Winkeln (typischerweise mindestens iiber 180° verteilt) aufgenommen
werden, bevor eine Rekonstruktion erfolgt. Um das Auftreten von hochfrequenten Kompo-
nenten in der Losung, welche am meisten durch Rauschen in den Daten beeinflusst werden,
nach der Fourier-Transformation zu verringern, werden nach Bedarf verschiedene Filter

eingesetzt.

2.1.3 Dynamische Spiral-CT

Die Spiral-CT stellt eine enorme Weiterentwicklung der konventionellen CT auf dem Gebiet
der Schnittbilddiagnostik dar. Die Liege, auf der sich der Patient befindet, wird kontinuierlich
in z-Richtung (definiert als Léngsachse des Patienten) verschoben, wéhrend die Quelle-
Detektor-Einheit (Gantry) mehrfache Rotationen um 360° durchfiihrt und Daten akquiriert.
Die Rontgenstrahlen produzieren so einen Volumendatensatz. Aus diesem Volumendatensatz
konnen dann in einem getrennten Nachbearbeitungsschritt die Schnittbilder berechnet werden.
Wie bei der konventionellen CT besteht prinzipiell auch hier das Problem der Bewegungsarte-
fakte. Geeignete Rekonstruktionsalgorithmen konnen jedoch artefaktfreiere Bilder durch
iiberlappende Rekonstruktionen berechnen. Die in der vorliegenden Arbeit angewandte dCT

ist dadurch gekennzeichnet, dass kein Vorschub der Patientenliege stattfindet.

2.1.4 Hounsfield-Einheiten und Fensterung

Medizinische CT-Gerédte berechnen aus den Abschwichungsprofilen typischerweise ein
Schnittbild mit maximal 4096 Grauwerten (12 Bit). Diese Werte entsprechen jedoch nicht
direkt den berechneten Abschwichungskoeffizienten. Vielmehr wird mit der so genannten

CT-Zahl nach Hounsfield die Abweichung von der Abschwichung durch Wasser bestimmt:

CT — Zahl = 2~ Hraser 1000, (2.3)

lu Wasser

Sie wird in Hounsfield-Einheiten (Hounsfield-Units, HU) gemessen. Dabei ist die CT-Zahl
von Wasser und Luft auf 0 HU bzw. -1000 HU definiert. Die Skala ist zwar theoretisch nach

oben unbegrenzt, in der Medizin tritt jedoch normalerweise nur der Bereich von -1024 HU bis

3071 HU auf. Auf diese Art werden in CT-Bildern Dichte-Werte auf einer Grauwertskala
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Abbildung 2-3: Hounsfield-Einheiten verschiedener Gewebe. [Schinz87]

kodiert. Das menschliche Auge kann jedoch nur ca. 80 Grauwerte unterscheiden, so dass eine
Darstellung samtlicher moglicher Dichtewerte nicht sinnvoll ist. Daher wird dem fiir diagnos-
tische Zwecke relevanten Dichtebereich die komplette Skala der zur Verfligung stehenden
Grauwerte zugewiesen. Fiir verschiedene Organe haben sich unterschiedliche so genannte
Fenster etabliert (siche Abbildung 2-3). Basierend auf diesen Fensterungen konnen dann
quantitative Analysen durchgefiihrt werden [Markstaller99].

Eine andere Moglichkeit zur Quantifizierung ventilatorischer Vorgédnge in der Lunge mittels
dCT besteht darin, aus der Abschwédchung der Rontgenstrahlen direkt auf den Luftgehalt in
der Lunge zu schlieBen, unter der Annahme, dass eine enge Beziehung zwischen der CT-Zahl
und der physikalischen Dichte des betrachteten Gewebevolumens besteht. Da das Volumen
eines Voxels bekannt ist, kann die mittlere Dichte in diesem Voxel berechnet werden. Mit
Hilfe der ebenfalls bekannten Dichten von Wasser und Luft ist dann die Bestimmung des

Anteils an Luft in einem Voxel moglich [Puybasset00, Kauczor05].

2.2 Lungenbildgebung mittels *He-Magnetresonanztomographie

In der MRT liefert die Kernspinresonanz Informationen iiber den Aufbau und die Eigenschaf-
ten der untersuchten Materie. So konnen sehr kontrastreiche Schnittbilder erzeugt werden.
Aufgrund ihres groBBen magnetischen Moments sowie der Hiufigkeit im menschlichen Korper
kommen fiir diese Messungen vor allem Wasserstoftkerne in Frage. Die Dichte von Wasser-
stoffkernen ist im Lungengewebe jedoch fiir eine Bildgebung nicht ausreichend. Die Bildqua-
litdt wird zudem erheblich durch Suszeptibilititsspriinge an den Luft-Gewebe-Grenzflachen

beeintrachtigt. Eine Mdglichkeit zur Lungenbildgebung mittels MRT besteht in der Verwen-
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dung von Gasen mit sehr hohem Polarisationsgrad. In den letzten Jahren hat sich hyperpolari-
siertes *He als Kontrastgas in der Erforschung der Lungenpathophysiologie und Lungenfunk-
tion etabliert.

Im folgenden Abschnitt werden die fiir die Lungenbildgebung mittels ‘He-MRT notwendigen
Grundlagen beschrieben. Nach einer Einfiihrung in die physikalischen Grundlagen der MRT
folgt eine Zusammenfassung zur Herstellung und den Eigenschaften von hyperpolarisiertem

He.

2.2.1 Kernspin im Magnetfeld
In ihrem Grundzustand besitzen alle Kerne mit einer ungeraden Anzahl an Protonen und

Neutronen einen von Null verschiedenen Kernspin J. Mit dem Spin ist ein magnetisches
Moment i assoziiert, das proportional zum Kernspin ist. Uber dieses magnetische Moment
tritt der Spin in Wechselwirkung mit magnetischen Feldern, was technisch in der MRT aus-
genutzt wird. Die Proportionalitétskonstante y wird gyromagnetisches Verhéltnis genannt und

ist charakteristisch fiir jeden Atomkern:

=, (2.4)

Dies hat zur Folge, dass Kerne, die in ein (homogenes) magnetisches Feld entlang der
z-Richtung mit der Feldstirke Eo =(0,0,By) eingebracht werden, eine zusitzliche potentielle

Energie E besitzen mit
E=-u B,=—-myB,, (2.5)

welche proportional zur magnetischen Quantenzahl m=-J, -J+1, ..., J ist. s ist die z-Kompo-
nente des magnetischen Moments und /% die Planck’sche Konstante geteilt durch 2n. In der
vorliegenden Arbeit wird *He mit J='% zur Bildgebung verwendet, so dass m aufgrund der
Richtungsquantelung nur die Werte % und -%2 annehmen kann. Die Differenz zwischen den
beiden erlaubten Energiezustinden, die durch Aufspaltung der entarteten Energiezustidnde

(Kern-Zeeman-Niveaus) entstehen, betragt
AE =B, =ha,. (2.6)

Die Ubergangsfrequenz (auch Resonanzfrequenz genannt)
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@, =18, 2.7)

wird als Larmor-Frequenz bezeichnet.

Im thermischen Gleichgewicht bei der absoluten Temperatur 7 folgt die Besetzung der Ener-
giezustinde der Boltzmann-Statistik. Das Verhiltnis der Anzahl der Spins mit m=+2 (N+)
und mit m=-" (N.) betrigt daher

=e' (2.8)

wobei mit kp die Boltzmann-Konstante bezeichnet wird. Die Polarisation P im Gleichgewicht

wird somit beschrieben durch

— bzw. P = tanh 7B, , (2.9)
_ 2k, T

In der Hochtemperaturndherung k,7" >>yh B, (Korpertemperatur 310K) vereinfacht sich

dieser Ausdruck zu

P= 1B, .
2%, T

(2.10)

Der Polarisationsgrad bei der herkdmmlichen 'H-MRT betrigt nach Gleichung (2.10) bei
einer Magnetfeldstirke von 1,5 Tesla und Raumtemperatur etwa 5-10°.
Die makroskopische Magnetisierung M) ist proportional zur Summe aller magnetischen Mo-

mente

N,+N.

M, = -Z‘%(M +N_)hP. .11

Um ein Signal zu messen, muss nun dieses Gleichgewicht durch Einstrahlung eines zusitzli-

chen magnetischen Feldes exakt bei der Resonanzbedingung (2.7) gestort werden. Das oszil-

lierende Hochfrequenzstorfeld B, wird senkrecht zu E,, mit der Frequenz @, eingestrahlt.

Klassisch betrdgt das Drehmoment 7 = ﬁxé. Quantenmechanisch betrachtet fiihrt es zu
Ubergiingen zwischen den beiden Energieniveaus. Dies fiihrt zu einer Prizessionsbewegung

des Magnetisierungsvektors M
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M) _ (i< B, () 2.12)

mit Eges = B, + B, =(B, cos(w,t), B, sin(w,t),B,). Um die Beschreibung von MRT-
Experimenten zu vereinfachen, wird ein rotierendes Koordinatensystem (RKS: x’, y’, z’=z2)

eingefiihrt, welches mit @y um die z-Achse rotiert. Die Transformation von Gleichung (2.12)

in das RKS ergibt

[dfg_t(f)] _ 27 %(8,0.0). @13)

Ist das Magnetfeld El fiir die Dauer ¢, eingeschaltet, resultiert ein Flipwinkel « der aktuellen
Magnetisierung mit

a=y|Bdz. (2.14)
0

2.2.2 Blochgleichungen und Relaxationszeiten

Bisher wurde angenommen, dass sich die Kernspins weder gegenseitig beeinflussen, noch
nach dem Anregungspuls von auflen beeinflusst werden. In diesem Fall wiirde nach einem
Anregungspuls die Auslenkung « der Magnetisierung erhalten bleiben. In der Praxis beobach-
tet man jedoch eine Riickkehr in das thermische Gleichgewicht aufgrund der Wechselwirkung
der Spins untereinander und mit der Umgebung. Diese Beobachtung veranlasste Bloch zu
einer phidnomenologischen Erweiterung der Bewegungsgleichungen [Bloch46]. Diese so
genannten Bloch-Gleichungen sind die fundamentalen Gleichungen der Bildgebung mittels
Kernspinresonanz. Thnen liegt die Annahme zugrunde, dass zum Grundmagnetfeld longitudi-
nale und transversale Komponenten der Magnetisierung mit einer Rate ihrem Gleichge-

wichtszustand entgegen streben, die proportional zur Abweichung vom Gleichgewicht ist:

dM, (o M,
ds = r{ot xB), T,”’

djfy - /i xB), —A;;’ , (2.15)
dM. (o =\ M,-M.

iz =/ xB).- 7

Dabei beschreibt die Relaxationszeit 7; den Wiederautbau der Longitudinalmagnetisierung

nach einer Hochfrequenzanregung. 7; wird als Spin-Gitter-Relaxationszeit bezeichnet, da die
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frei werdende Energie mit der magnetischen Umgebung ausgetauscht wird.

Direkt nach der Anregung besteht Phasenkohdrenz der um den Winkel o gekippten Spins.
Vor allem auf Grund von Feldinhomogenitaten und Dipol-Dipol-Wechselwirkungen verlieren
die prizedierenden Spins jedoch ihre Phasenkohirenz, und die Quermagnetisierung zerfallt.
Dieser Zerfall der Transversalmagnetisierung lisst sich durch die transversale Relaxationszeit

T> kennzeichnen.

2.2.3 Bildgebung

Ziel der MRT-Bildgebung ist die Darstellung der ortlichen Verteilung der Spins einer Probe
der Spindichte p(? ) durch rdumliche Kodierung der Resonanzfrequenz. Dies wird durch die
Einfliihrung von zusétzlichen Magnetfeldern realisiert, welche linear vom Ort abhdngen und
deren Stirke proportional zur Entfernung vom Mittelpunkt des Grundmagnetfeldes ist. Aus

diesem Grund werden diese Felder auch Gradientenfelder genannt:

G=(6,6,,6.) mit G, =2%,G,=—,G. ===, (2.16)

Dadurch wird die Larmor-Frequenz ortsabhédngig:

o(7.1)= (B, +7-G(F.1)). 2.17)

2.2.3.1 Schichtselektion

Die selektive Anregung von Spins zur Messung eines Signals in einer vordefinierten Schicht
wird durch das Anlegen eines Gradienten G. orthogonal zur Schichtebene bei gleichzeitig
geschaltetem Anregungspuls ermoglicht. Die Feldstiarke wird somit abhidngig von der Schicht-

position:

B. =G, Az. (2.18)

Besitzt der Anregungspuls eine spektrale Breite Aw, so erfolgt nur eine Anregung der Kerne

innerhalb der Schichtdicke

Az = 29 (2.19)

um die Position

(2.20)
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2.2.3.2 Frequenzkodierung

Fiir die ortsaufgeloste Bildgebung ist eine Kodierung der Spins innerhalb der angeregten
Schicht notwendig. Zu diesem Zweck wird dem Grundmagnetfeld By in x-Richtung wéhrend
der Akquisitionsphase ein Gradientenfeld G, liberlagert. Die Resonanzfrequenz der angereg-
ten Kerne fiir die jeweilige Position entlang der x-Achse ergibt sich dann eindeutig durch
Gleichung (2.17). Die akkumulierte Phasendifferenz aufgrund des angelegten Gradienten
betragt

t

¢x=yIGX(T)xdr. (2.21)

0
t bezeichnet hier die Dauer der Datenauslese.

2.2.3.3 Phasenkodierung

Ahnlich der Frequenzkodierung wird bei der so genannten Phasenkodierung durch Anlegen
eines zusétzlichen Gradientenfeldes auch in y-Richtung eine Ortsabhéingigkeit der Larmor-
Frequenz der angeregten Spins erzeugt. Die Magnetisierung erfihrt somit eine y-abhéngige
Phasenverschiebung, wenn nach der Schichtselektion, aber vor der Datenauslese fiir eine

definierte Zeitspanne ¢, der Phasenkodiergradient G, geschaltet wird:

‘

o, =7[G,(c)y dz. 2.22)

0

2.2.3.4 Bildrekonstruktion

Phasen- und Frequenzkodierung ermdglichen die Bestimmung des detektierten komplexen

Induktionssignals S in Abhingigkeit von der rdumlichen Verteilung der Spindichte p(? ):
Sl k, o [ [ pl7) e ™" dxdy (2.23)
Xy

t t
mit k, = }/I GX(T)dT bzw. k, = ;/J- G, (r)dr. Damit besteht ein eindeutiger Zusammenhang
0 0

zwischen den Werten im so genannten A-Raum und dem Ortsraum. S(k,k,) stellt die Fou-
rier-Transformierte der Spindichte p(7) dar. Daher kann die rdumliche Information iiber die

Verteilung der Spindichte durch eine zweidimensionale inverse Fouriertransformation ge-

wonnen werden:
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Abbildung 2-4: Prinzip einer Spinecho-Sequenz. In a ist eine Spinecho-Sequenz (SE) schematisch dargestellt.
Der Ablauf der k-Raum-Abtastung (b) sowie das Verhalten der angeregten Spins und des Gesamtmagnetisie-
rungsvektors in der transversalen Ebene (C) sind skizziert. Zum Zeitpunkt 0 wird die Magnetisierung in die
transversale Ebene ausgelenkt. Die Spins dephasieren wihrend des Zeitraums 1 und gleichzeitig wird durch die
Gradientenschaltung die Position im k-Raum bestimmt, wobei die Stirke des Phasenkodiergradienten GP die
aktuelle k-Raum-Zeile definiert. Durch den 180°-Puls werden Magnetisierung und k-Raum-Position invertiert
(Zeitpunkt 2). Zum Zeitpunkt 3 bildet sich das Echo wéhrend der Abtastung einer Zeile im k-Raum.

p(F) o [ [Slk,.k,)-e™* e ™" dk, dk, . (2.24)
ko,
Das Signal § wird wihrend der Aufnahmezeit 7,4, an N, dquidistanten Punkten im Abstand
Ak, abgetastet. Die Akquisition der Rohdaten erfolgt meist auf einem kartesischen Gitter,
indem dieser Vorgang fiir N, aufeinander folgende Phasenkodierschritte im Abstand Ak,
wiederholt wird.

Die Bildauflosung bzw. Pixelgrofle ist nach dem Abtasttheorem der Fourier-Transformation
durch die hochste raumliche Frequenz #k,,,,=#(N/2)Ak (Nyquist-Frequenz) bestimmt, wohin-
gegen sich die Bildgroe (Field of View, FOV) aus dem Abstand Ak der A-Raum-Punkte
ergibt. AuBlerhalb des FOV=2n/Ak befindliche Objekte werden dadurch auf der gegeniiberlie-
genden Seite in das Bild eingefaltet (Aliasing).

2.2.3.5 Gradientenecho- und Spinecho-Sequenzen

Bei der MRT-Bildgebung lassen sich prinzipiell zwei Verfahren unterscheiden, die Spinecho-
Sequenzen (SE, Abbildung 2-4) und die Gradientenecho-Sequenzen (GRE, Abbildung 2-5).

Bei den SE wird mittels eines 180°-Pulses das Echo einer Hochfrequenz-Anregung erzeugt



2 Grundlagen 15

a

: : y

HF-Pulse unu * ;/;’ unu | 2 3 [
«— TR ; > 3 >
H Y |_| \\1
Gs T 7/ ) —| \\
AN
N
=| " ks
S — &

%——wmw%
 (mEEG

Abbildung 2-5: Prinzip einer Gradientenecho-Sequenz. In a ist eine Gradientenecho-Sequenz (GRE) schema-
tisch dargestellt. Der Ablauf der k-Raum-Abtastung (b) sowie das Verhalten der angeregten Spins und des
Gesamtmagnetisierungsvektors in der transversalen Ebene (C) sind skizziert. Zum Zeitpunkt 0 wird die Magneti-
sierung in die transversale Ebene ausgelenkt. Die Spins dephasieren wihrend des Zeitraums 1 und gleichzeitig
wird durch die Gradientenschaltung die Position im k-Raum bestimmt, wobei die Stirke des Phasenkodiergra-
dienten Gp die aktuelle k-Raum-Zeile definiert. Durch die Schaltung des Auslesegradienten mit umgekehrtem
Vorzeichen rephasieren die Spins wihrend des Zeitraums 2. Zum Zeitpunkt 3 ist das Echo wihrend der Abtas-
tung einer Zeile im A~-Raum maximal.

[Hahn50]. Die GRE hingegen zeichnen sich dadurch aus, dass sich ein Echo formiert, nach-
dem zuvor die Spins durch einen Gradienten umgekehrter Polaritit und halben Amplituden-
Zeit-Integrals des Auslesegradienten G, dephasiert und anschlieend durch den Auslesegra-
dienten wieder in Phase gebracht werden.

Ein Phasenkodiergradient entsprechender Stirke wird vor der Akquisition hinzugeschaltet.
Dabei wird die Amplitude bei jeder Akquisition schrittweise erhoht. Die resultierende Signal-
stirke hdngt von dem bei der Anregung zur Verfiigung stehenden Anteil der longitudinalen
Magnetisierung ab. Die Verwendung von 90°-Anregungspulsen erfordert daher Repetitions-
zeiten in der GroBenordnung von 7. Eine Reduzierung der Repetitionszeit 7R lésst sich durch
die Wahl kleinerer Anregungswinkel erzielen. Somit steht ein Grofteil der longitudinalen
Magnetisierung fiir die nichste Anregung zur Verfiigung. Der bei einer gespoilten GRE opti-
male Flipwinkel ag.s, der die hochste Signalintensitét liefert, wird als Ernst-Winkel bezeich-

net:

1

TR
Oy = arccos{exp(— 7]} (2-25)
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Abbildung 2-6: Rice-Verteilung fur verschiedene Signal-zu-Rausch-Verhaltnisse. Fiir S/6=0 geht die Rice-
Verteilung in die Rayleigh-Verteilung iiber (vgl. Gleichung (2-27)) [Morbach06].

Messzeiten von weniger als einer Sekunde konnen somit durch die so genannten FLASH
(Fast Low Angle Shot)-Sequenzen erreicht werden. Aus diesem Grund sind sie fiir die *He-
Bildgebung besonders geeignet. Die in der vorliegenden Arbeit verwendete FLASH-Sequenz
wird in Abschnitt 4.2.5.1 néher erlautert.

2.2.3.6 Bildrauschen

Die mit einem 2-Kanal-Quadratur-Detektor aufgenommenen Signale werden im A-Raum als
komplexe Zahlen codiert. Aus den jeweiligen Real- und Imaginirteilen wird zur Darstellung

der Bilder meist die Magnitude der komplexen Zahlen berechnet:

S] = \/Alieal + Alzmagindr . (2-26)
Der Signalintensitit (Magnitude) eines Bildpunktes entspricht S7, und die Amplitude im Real-
bzw. Imaginirteil-Bild wird durch A4 représentiert.
Sowohl im Realteil-Bild als auch im Imaginirteil-Bild unterliegt das Rauschen einer
Gauf’schen Normalverteilung mit identischer Standardabweichung. Die Magnituden-

Rekonstruktion flihrt dazu, dass das Rauschen im Magnitudenbild nicht mehr normalverteilt
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ist. Vielmehr folgt es einer Rice-Verteilung [Rice44, Henkelman85, McGibney93, Miller93,
Gudbjartsson95].

Das Rauschen unterliegt in Bildbereichen ohne MR-Signal (d. h. aullerhalb der Lunge bzw.
vor Applikation des *He-Bolus) einer Sonderform der Rice-Verteilung fiir Intensitétswer-

te = 0, der Rayleigh-Verteilung (siche Abbildung 2-6):

ST ‘S]Rzz
P(SI)=—2e 2 (2-27)
o

wobei SIy die Magnitude der Bildpunkt-Werte im Rauschen und o die Standardabweichung
des Rauschens im Real- bzw. Imaginérteil-Bild ist.

Der Mittelwert der GauB’schen Normalverteilung des Rauschens im Real- und Imaginérteil-
Bild geht im Grenzfall unendlich vieler Bildpunkte gegen Null. Es existieren im Magnituden-
bild jedoch nur positive Bildpunkt-Werte, d. h. abhingig vom Rauschen o ergibt sich auch in
den komplexen Bilddaten ohne *He bzw. aullerhalb der Lunge eine Signalintensitit grofer als
Null. Da Magnitudenbilder keine negativen Signalintensititen aufweisen, werden die MR-
Signale systematisch tiberschitzt.

Das Rauschen wird iiblicherweise als korrigierte Standardabweichung o angegeben. Diese
korrigierte Standardabweichung ist nicht die Standardabweichung des Rauschens im Magni-
tudenbild, sondern entspricht der Standardabweichung des Rauschens im Real- bzw. Imagi-
nérteil-Bild. Zur Berechnung des Rauschens wird eine signalfreie Region des Bildes
ausgewdhlt. Mittels der in dieser Region-of-Interest (ROI) vorliegenden Signalintensitdten

wird die korrigierte Standardabweichung o des Rauschens berechnet [Miller93]:

o= 1Y s (2-28)

Die Anzahl der Bildpunkte in der gewihlten ROl im Rauschen wird mit n bezeichnet.

2.2.4 Eigenschaften von *He

*He ist ein Gas, das beim B -Zerfall von Tritium (*H) entsteht. Die weltweit verfiigbaren
Ressourcen des Gases betragen etwa 1500 bar-m?®, der Preis betrigt etwa 150 €/(bar-1). *He ist
ein inertes Gas, besitzt keine andsthesierende Wirkung, und die Ldslichkeit in Blut ist unter
typischen Versuchsbedingungen vernachléssigbar. Es ist daher sehr gut zur Ventilationsdia-

gnostik geeignet. Einige Eigenschaften von *He sind in Tabelle 2-1 aufgefiihrt:
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Tabelle 2-1: Physikalische Eigenschaften von *He

Eigenschaft He Quelle
Kernspin, / 1/2 [Harris96]
Gyromagnetisches Verhiltnis, y -20,38-10’ MHz/T [Harris96]
Diffusionskoeffizient in *He, Dy (37°C, 1,013 bar) 2,05 cm?/s [Chen99]
Diffusionskoeffizient in Luft, D (37°C, 1,013 bar) 0,86 cm?/s [Chen99]
Ostwald-Loslichkeitskoeftizient in Blut, L (37°C) 0,0085 [Weathersby80]
Viskositit, 77 (27°C, 1,013 bar) 19,9-10°° Ns/m? [Lide95]

2.2.5 Bildgebung mit>He

Hyperpolarisierte Edelgase wie *He haben in der MRT-Bildgebung in den letzten Jahren an
Bedeutung gewonnen, weil ihre Polarisation die thermische Polarisation von Wasserstoff um
mehrere GroBenordnungen iibersteigt. Dies ist notwendig, weil die Bildgebung der Lunge
mittels herkommlicher Wasserstoff-MRT aufgrund des geringen Vorkommens von Wasser
und organischen Molekiilen nur sehr eingeschrankt moglich ist. Bei der Ventilationsbildge-
bung ist die Dichte der *He-Atome zwar um den Faktor 10* geringer, aber durch eine zusitzli-
che Polarisation vor der Messung bis zu einem Polarisationsgrad von 80%, d. h. etwa 10°
hoher als im thermischen Gleichgewicht, wird das Signal verstérkt.

Erfolgt die Bildgebung im thermischen Gleichgewicht, wie es bei Wasserstoff der Fall ist, so
kehrt die Magnetisierung mit der Zeitkonstanten 7; wieder in den Ausgangszustand zuriick
(vgl. Gleichung (2.15)). Die kiinstlich erhdhte Polarisation fiihrt bei *He jedoch dazu, dass die
Polarisation wihrend der Bildgebung aufgrund verschiedener Effekte abnimmt. Der in der
Lunge vorhandene paramagnetische Sauerstoff &ndert stindig lokal das Magnetfeld. Die

Folge ist eine starke Verkiirzung der 7;-Zeit in Abhéngigkeit vom Sauerstoffpartialdruck 7,

in der Lunge [Moller98]. Dies resultiert in einer exponentiellen Abnahme der Signalintensitét:

t

SI(t)=Sl,-e ", (2-29)

wobei sich empirisch folgender Zusammenhang zwischen der Relaxationszeit 7; und dem £,

in den Alveolen finden ldsst [Saam95]:

(2-30)

P 0,42
i=0,406- 0, _273K_(299K) -
T, 101,3kPa T T
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Der alveolare Sauerstoffpartialdruck wird mit 7, und die absolute Temperatur mit 7" be-

zeichnet. Der Zusammenhang ist giiltig fiir Temperaturen 7=200-400K. Der alveolare Sauer-

stoffpartialdruck £, betrdgt in der Atemluft etwa 13,3kPa [Schmidt95], die Temperatur ca.

309K. In diesem Fall wird mit S/, die Signalintensitit fiir den Fall beschrieben, dass keine
sauerstoffbedingte Relaxation stattfindet.

Bei der Bildgebung mit hyperpolarisierten Gasen ist zu beachten, dass jeder HF-Puls mit dem
Flipwinkel & zu einer Verringerung der zur Verfiigung stehenden Longitudinalmagnetisierung
filhrt. Damit ergibt sich flir die Signalintensitét S/ eines Bildpunktes nach der n-ten HF-
Anregung [Moller98]:

SI =8I, -cos(a)"". (2-31)

Mit SIj ist hier die Signalintensitét bezeichnet fiir den Fall, dass die urspriingliche Polarisation
des *He zur Verfligung steht. Da somit nach jedem Anregungspuls Magnetisierung unwieder-

bringlich verloren geht, erfolgt die Akquisition meist mit sehr kleinen Anregungswinkeln.

2.2.6 Polarisation von 3He

Grundsitzlich ist die Polarisation von *He entweder durch direktes optisches Pumpen
[Colgrove63] oder durch optisches Pumpen von Rubidium moglich, welches sekundér durch
eine Spiniibertragung zur Polarisation des “He fiihrt. Die Mainzer Arbeitsgruppe nutzt das
technisch aufwéndigere erste Verfahren, da dieses eine hohere Polarisation ermdoglicht.

Das Pumpen erfolgt mittels Licht eines diodengepumpten Lichtfaserlasers mit einer Leistung
von maximal 15 Watt auf der Resonanzlinie des metastabilen “He (A=1083nm)
[Schmiedes04] in einer Niederdruck-Gasentladung bei etwa Imbar Druck. Ein Gasgemisch
von gasentladungsangeregtem, metastabilem *He (*He*) und nicht angeregtem *He, welches
in einer speziellen Glasrohre von einem Magnetfeld umgeben ist, wird von einem zirkular
polarisierten Laserstrahl getroffen. Der Kernspin wird polarisiert, indem die *He*-Atome den
tiber das Laserlicht transportierten Drehimpuls absorbieren. Multiple Spinaustauschkollisio-
nen iibertragen im Anschluss daran diese Drehimpulse von den *He*-Atomen an die umge-

benden *He-Atome. Polarisationsgrade bis zu P~80% sind so zu erreichen [Schmiedes04].

2.3 Inverse und schlecht-gestellte Probleme

Versucht man mittels dynamischer Ventilationsbildgebung der Lunge aus den Messwerten

quantitative physiologische Parameter zu bestimmen, zeigt sich, dass kleine Stérungen, zum
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Beispiel statistisches Rauschen, zu gro3en Unterschieden in der Losung fithren konnen. Dies
ist ein Kennzeichen flir ein mathematisch schlecht-gestelltes Problem. Schlecht-gestellte
Probleme sind in der medizinischen Bildgebung hédufig zu finden. Sie treten vor allem als
diskrete schlecht-gestellte Probleme auf. Konventionell errechnete Losungen sind zunichst
nicht verlésslich, da sie numerisch instabil sind und durch Diskretisierungs- und Rundungs-
fehler dominiert werden [Hansen96]. In der Vergangenheit wurden viele Methoden vorge-
stellt, um diese Instabilititen zu vermeiden oder zumindest teilweise zu umgehen. Die
vorliegende Arbeit konzentriert sich auf die Anwendung eines der hiufigsten Verfahren zur
Losung schlecht-gestellter Probleme, der Tikhonov-Regularisierung.

Dieser Abschnitt fithrt zunédchst allgemein in diskrete schlecht-gestellte Probleme sowie die
Tikhonov-Regularisierung ein. Zudem werden die Singuldrwertzerlegung (Singular Value
Decomposition, SVD), das L-Curve-Kriterium sowie die Modellierung der Gewebefunktio-
nen mittels B-Splines vorgestellt, die bei der Analyse dynamischer *He-Ventilationsdaten zur

Anwendung kommen.

2.3.1 Diskrete schlecht-gestellte Probleme

Allgemein wird fiir eine Abbildung A aus einer Menge X von Parametern in eine Menge Y

von Messwerten A: X—Y das Problem der Lésung von
Ax=y (2.32)

als gut-gestellt bezeichnet, wenn gilt [Wolf94]:

1. Ax =y hat fiir jedes yeY eine eindeutige Losung xeX.
2. Diese Losung x ist eindeutig bestimmt, so dass eine eindeutige Zuordnung von y zu x
besteht: x=A""y, A" inverser Operator zu A.

3. Die Losung x hingt stetig von y ab.

Die Stetigkeit fiihrt dazu, dass kleine Anderungen in den Daten y auch nur zu leicht unter-
schiedlichen Losungen x fiihren. Ist mindestens eine dieser Bedingungen nicht erfiillt, so
spricht man von schlecht-gestellten Problemen [Hadamard23]. Die Losung des direkten Prob-
lems stellt sich als prézise mathematische Beschreibung des mathematischen Modells A dar.
Im Gegensatz dazu besteht die Losung des inversen Problems in der Interpretation der Daten
v, d. h. in der Konstruktion des Urbildes x. Ein inverses Problem liegt insbesondere dann vor,

wenn Eigenschaften eines Objektes nicht durch direkte Messung ermittelt werden konnen. In
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diesen Féllen muss durch indirekte Beobachtungen auf diese GroBen geschlossen werden.
Eine Gefahr bei der Losung von inversen Problemen ist, dass sie hdufig in obigem Sinne
schlecht-gestellt sind [Louis89].

In der Praxis handelt es sich um diskrete schlecht-gestellte Probleme, die durch Diskretisie-
rung von schlecht-gestellten Problemen entstehen. Im Allgemeinen beschreiben eine Koefti-
zientenmatrix D und ein lineares System von Gleichungen Da=y die Situation. Die
numerische Behandlung solcher diskreter schlecht-gestellter Probleme héngt von der Vertei-
lung der entsprechenden Singuldrwerte (siche 2.3.2) von D ab. Zwei Fille sind zu unterschei-
den: Probleme, bei denen die Singuldrwerte sich in einzelne Gruppen und Bereiche ohne
Singuliarwerte zusammenfassen lassen, und diskrete schlecht-gestellte Probleme, welche zum
Beispiel durch die Diskretisierung von Fredholm-Gleichungen 1. Art entstehen. Hier fallen
die Singuldrwerte gleichméBig zu Null hin ab. In diesem Fall muss eine Balance zwischen der
Norm der Residuen und der Norm des Losungsvektors gefunden werden. Die in dieser Arbeit

beschriebenen Anwendungen stellen diskrete schlecht-gestellte Probleme dar.

2.3.2 Singularwertzerlegung

Die Singularwertzerlegung (Singular Value Decomposition, SVD) stellt das wichtigste Hilfs-
mittel zur Analyse von diskreten schlecht-gestellten Problemen dar. Die SVD einer Matrix D

ist definiert als

D=U-Z-V', VI eR”™, UeR™, ZeR"™. (2.33)

Die Matrizen U = (uy, ..., u, Jund V = (v, ..., v, ) bestehen aus orthonormalen Spalten. Es gilt
U'U=V'V=l, (ly=n-dimensionale Einheitsmatrix). Die Matrix X besteht aus nicht-negativen

diagonalen Werten oy,..., 0, mit 0,20, >...20, >0. Diese werden Singuldrwerte von D

genannt. Die SVD ist eindeutig fiir eine gegebene Matrix D.

2.3.3 Tikhonov-Regularisierung

Bei der Analyse diskreter schlecht-gestellter Probleme kommen héufig so genannte Regulari-
sierungsverfahren zur Anwendung. Hierbei wird eine Losung mit kleinen Abweichungen von
den gemessenen Daten gesucht, die nicht zu weit von der (unbekannten) tatsdchlichen Losung
entfernt ist, aber gleichzeitig auch vorgegebene Randbedingungen erfiillt. Die am weitesten
verbreitete und bekannteste Form der Regularisierung ist die Tikhonov-Regularisierung (TR).

Die regularisierte Losung «; ist definiert als das Minimum der gewichteten Kombination aus
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der Norm der Residuen und den Randbedingungen L:
a, =min{[Da-y |+ Z|La] }. (2.34)

Der Anteil der Regularisierung wird durch den Parameter A kontrolliert, indem im Vergleich

zu der Residuennorm den Randbedingungen mehr oder weniger Gewicht verliehen wird.

2.3.4 Transformation in Standardform

Ein Regularisierungsproblem mit Randbedingungen befindet sich in Standardform, wenn in
Gleichung (2.34) L=I gilt. Dies stellt allerdings in vielen Féllen nicht die beste Wahl dar. Die
numerische Behandlung ist hiufig jedoch wesentlich verlédsslicher, wenn das Problem in
Standardform vorliegt. Im Fall der Tikhonov-Regularisierung ist die Transformation des

Problems von der allgemeinen Form (2.34) in ein Problem in Standardform
. —_ 21 —112
a, =m1n{” a—yH2+/1 ||05||2 } (2.35)

numerisch stabil [Hansen96]. Die in der vorliegenden Arbeit verwendeten Routinen zur
Transformation in die Standardform sowie zuriick von der Standardform in die allgemeine
Form, bedienen sich Matlab-Implementationen dieser Transformationen von Hansen [Han-

sen94].

2.3.5 L-Curve-Kriterium

Das L-Curve-Kriterium spielt eine grofle Rolle bei der Analyse von Regularisierungsproble-
men. Betrachtet man das Problem in allgemeiner Form, so stellt es den Kompromiss zwischen
der Minimierung der Residuennorm und der Erfiillung der Zwangsbedingungen dar und zeigt,
wie diese in Abhdngigkeit vom Regularisierungsparameter A variieren. Dieser Sachverhalt ist
in Abbildung 2-7 dargestellt. Tragt man die Norm der regularisierten Losung gegen die Norm
der entsprechenden Residuen in doppelt logarithmischer Darstellung auf (vergleiche Glei-
chung (2.34)), so erhélt die Kurve im Fall schlecht-gestellter Probleme ihre charakteristische
Form.

Als bester Kompromiss zwischen lokaler Glattheit der Losung (links des Punkts maximaler
Kriimmung, kleine Regularisierungsparameter) und globaler Abweichung von den vorgege-
benen Messwerten (rechts des Punkts maximaler Kriimmung, groe Regularisierungsparame-

ter) wird der Regularisierungsparameter A,,; am Punkt der maximalen Kriimmung berechnet.
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\Weniger Regularisierung

log 1L x I,

Mehr Regularisierung

_______ _ \‘

loglhAx-bll,
Abbildung 2-7: L-Curve-Kriterium. [Hansen94]

Zur Bestimmung von A,, wird im Rahmen dieser Arbeit ebenfalls eine Matlab-Routine von

Hansen verwendet [Hansen94].

2.3.6 B-Splines

Die Analyse von quantitativen Parametern der Lungenventilation mittels Entfaltung von *He-
Messwerten erfolgt in dieser Arbeit unter Zuhilfenahme von B-Spline-Darstellungen der

entsprechenden Funktionen. Ein Spline r wird definiert durch eine nicht-fallende Folge von

Knoten 7= (17, 1, ..., 7,+x) sowie den zugehdrigen B-Spline-Koeffizienten o;:
C k
)= B" () a, (2.36)
j=1

Die Anzahl, mit der ein bestimmter Knoten in 7 vorkommt, bezeichnet man als Vielfachheit.

Unter B-Spline-Funktionen B;k ) der Ordnung k versteht man rekursiv definierte, stiickweise

stetige Polynome (k-1)-ten Grades:

1 fir tel|r.,7.,
B}-(t)z{ p.e,0)
0 sonst

(2.37)

j+1

-7, ~ T ..t ~
B¥(t)=—"— ~B;.‘1(t)+—z_’k_ YO8

Tikr1 — T jrk T
Sie sind positiv definit und der j-te B-Spline B;k ' ist ungleich Null zum Zeitpunkt #;, wenn

7 < t; < 7,41 [deBoor78]. In der Praxis haben sich vor allem kubische Splines mit A=4 bewdhrt

[z. B. Verrotta93a].
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2.4 Struktur und Funktion der Lunge

2.4.1 Blut-Gas-Schnittstelle

Die Hauptaufgabe des Atmungssystems besteht in der Anreicherung von Sauerstoff in vend-
sem Blut sowie in der Elimination von Kohlendioxid aus dem Blut. In der Lunge tragen die
Lungenbeliiftung (Ventilation), Diffusionseffekte sowie die Durchblutung (Perfusion) zum
Gasaustausch bei. An der Schnittstelle zwischen Blut und Gas diffundiert Sauerstoff in das
Blut sowie Kohlendioxid aus dem Blut in die Lunge. Dieser Gasaustausch findet in den
kleinsten Einheiten der Lunge, in luftgefiillten Sdckchen, den Alveolen, statt. Die Lunge
besteht aus etwa 300 Millionen Alveolen mit einem mittleren Durchmesser von 1/3mm. Unter
normalen Umsténden betragt der Weg durch die Alveolarwand und die Wand der Lungenka-
pillare ungefdhr 1um. Die Gesamtoberfliche der Alveolen betrdgt bei Erwachsenen etwa
150m? und ist somit etwa 60-mal so gro3 wie die gesamte Korperoberfliche. In der Kapillare
bindet der Sauerstoff an das Hamoglobin der roten Blutkdrperchen und gelangt so in den

Blutkreislauf des Korpers.

2.4.2 Luftwege

Uber die Luftwege wird die eingeatmete Luft zu den Gausaustauschregionen und die auszu-
atmende Luft aus dem Korper transportiert. Die Luftwege bestehen aus Nasen- und Mund-
rachenraum, Kehlkopf, Luftrohre (Trachea) und Bronchialbaum (sieche Abbildung 2-8). Die
Lunge stellt sich als Vielzahl von sich verzweigenden Rohren dar, die immer schmaler, kiirzer
und zahlreicher werden, je weiter man in die Lunge gelangt.

Die Trachea teilt sich in den rechten und linken Lungenfliigel auf, welche sich dann in drei
rechte und zwei linke Lappen gliedern. In den Lungenlappen verzweigen sich die Luftwege
bis hin zu den kleinsten Atemwegen ohne Alveolen. Alle diese zufithrenden Atemwege die-
nen der Weiterleitung der Luft hin zu den Gasaustauschregionen. Da sie keine Alveolen ent-
halten, findet dort kein Gasaustausch statt. Daher wird ihr Volumen als anatomischer Totraum
bezeichnet (etwa 150ml). In den kleinsten Endverzweigungen des Bronchialbaums bilden sich
zunehmend zarte Ausbuchtungen mit sehr diinnen Wianden, die Alveolen. Beide Lungenfliigel
sind von einer Haut, der Pleura, liberzogen. Eine weitere Pleura kleidet die ganze Brusthohle
aus, liegt also von innen an den Rippen und oben auf dem Zwerchfell auf. In dem Spalt zwi-
schen diesen beiden Hiuten befinden sich wenige Milliliter Fliissigkeit. Daher haftet die
Lunge an der Thorax-Innenwand. Wihrend des Einatmens vergrofert sich das Volumen

dieses Raumes. Der entstehende Unterdruck flihrt zum Einstromen der Luft in die Lunge.
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Abbildung 2-8: Die Atemwege. A: Lunge, B: Bronchialbaum, C: Nase, D: Mund,
E: Luftrohre (Trachea), F: Zwerchfell (Diaphragma) [AHDOO].

Die Volumenzunahme beruht teilweise auf der Kontraktion des Zwerchfells. Im Ruhezustand
ist es nach oben gewdlbt, wihrend der Einatmung (Inspiration) flacht es ab. Hinzu kommt die
Bewegung der an den Rippen befestigten Muskeln, so dass sich die Querschnittsfliche des
Thorax vergrofert. Die Volumenzunahme fiihrt zu einem Druckabfall von etwa 1mmHg
(0,13kPa) im Vergleich zum Umgebungsdruck. Dadurch stromt Luft in die Lunge, bis der
intrapulmonale Druck sich dem Umgebungsdruck angepasst hat. Zunichst flieBt die Luft bis
in die letzten Atemwege ohne Alveolen. Danach wird jedoch die Querschnittsfliche der
Atemwege so groB3, dass aufgrund der grolen Anzahl von Verzweigungen bzw. Querschnitts-
reduktionen die Flussgeschwindigkeit der Luft abnimmt. Der ab hier dominierende Trans-
portmechanismus ist Diffusion. Die Lunge ist elastisch und kehrt bei der (nicht erzwungenen)
Ausatmung (Exspiration) passiv in den vorinspiratorischen Zustand zuriick, bis die Druckdif-

ferenz null ist.

2.4.3 AtemgrofRen

2.43.1 Volumina

Verschiedene Volumina beschreiben die Funktionsfahigkeit der Lunge (siche Abbildung 2-9).
Das gesamte Lungenvolumen wird als Totale Lungenkapazitit (Total Lung Capacity, TLC)
bezeichnet. Sie setzt sich zusammen aus dem nach jeder Exspiration in der Lunge verbleiben-
den Volumen (Residualvolumen, RV) und der Vitalkapazitit (VC), d. h. der maximalen Luft-

menge, die ausgeatmet werden kann. Die TLC wird daher nicht bei jeder Einatmung komplett
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Abbildung 2-9: Atemphysiologisch relevante Lungenvolumina.

erneuert. Mit jeder typischen Inspiration gelangen circa 500ml Luft in die Lunge (Tidalvolu-
men, Atemzugvolumen, AZV). Befindet sich der Thorax nach einer normalen Ausatmung in
einer entspannten Atemruhelage, so nennt man die in der Lunge verbliebene Luftmenge die
funktionelle Residualkapazitit (Functional Residual Capacity, FRC). Die absoluten Grofen
dieser Volumina sind individuell verschieden; ihre relativen GroBen sind jedoch recht &hnlich.
Typische Werte fiir die Lungenvolumina TLC/VC/FRC/RV bei gesunden jungen Ménnern
sind 7000/5600/3200/1400ml bzw. bei Frauen 6200/5000/2800/1200ml [Larsen02].

2.4.3.2 Compliance des Atmungssystems

Die Compliance der Lunge ist ein Maf} fiir deren elastische Eigenschaften. Wéhrend einer
Volumenzunahme und damit einer Ausdehnung der Lunge ist letztere bestrebt, die Luft wie-
der herauszudriicken und zu ihrer urspriinglichen GréBe zuriickzukehren. Je grofer das Lun-
genvolumen wird, desto mehr Druck ist notwendig, um die Lunge weiter zu fiillen. Die

Compliance ist definiert als die Steigung der Druck-Volumen-Kurve:

c=4V (2.38)
Ap
Fiir die Gesamtcompliance des Atmungssystems muss neben der Compliance der Lunge auch
die des Thorax beriicksichtigt werden. Da die Volumeninderung fiir Lunge und Thorax die-

selbe ist, addieren sich beide reziprok:

clo—cl L (2.39)

gesamt Lunge Thorax
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Abbildung 2-10: CT einer Schweinelunge. Links: Gesunde Lunge, rechts ARDS-Lunge.

2.4.4 Akutes Lungenversagen

Der Begriff Akutes Lungenversagen (Acute Respiratory Distress Syndrome, ARDS) be-
schreibt eine plotzlich auftretende lebensbedrohliche Lungenfehlfunktion. Das ARDS ist ein
Syndrom, keine spezifische Erkrankung. Eine Vielzahl von Faktoren kann zu der charakteris-
tischen Entziindung und Ansammlung von Wasser (Odem) in den Alveolen fiihren. In den
meisten Fillen ist das Lungenversagen die Folge einer anderen Grunderkrankung oder von
Komplikationen bei der kiinstlichen Beatmung. Die Mortalitétsrate liegt bei 30% bis 40%
nach multiplem Organversagen aufgrund des ARDS bei einer Inzidenzrate von 1,5 bis 75 pro
100.000 Personen [ALAO6]. In der gesunden Lunge unterbinden alveolare Epithelzellen das
Eindringen von Fliissigkeit, die den Gasaustausch und somit die Oxygenierung des Blutes
behindern wiirde. Im ARDS hingegen liegt eine Entziindung der Alveolen vor, so dass sie
sich mit Wasser fiillen und kollabieren. Diese so genannten Atelektasen behindern den Gas-
austausch. Der Korper wird mit Sauerstoff unterversorgt, selbst wenn mittels kiinstlicher
Beatmung ausreichend Sauerstoff zur Verfiigung gestellt wird.

Diffuse rontgenologische Infiltrationen sind eines der Hauptmerkmale des ARDS. Diese
konnen mit der CT nachgewiesen werden. In Abbildung 2-10 sieht man links eine gesunde
Schweinelunge. In der Schweinlunge auf der rechten Seite erkennt man atelektatische Berei-
che, in denen wenig bis gar keine Luft in den Alveolen enthalten ist. Hier sind die Lungenbe-
reiche mangelhaft bis gar nicht entfaltet. Weitere Kennzeichen des ARDS sind eine
erniedrigte funktionelle Residualkapazitdt, eine verminderte Compliance sowie eine arterielle
Hypoxédmie (erniedrigter Sauerstoffgehalt) unterschiedlichen Schweregrades [Nunn98,
ARDSO06].

In der gesunden Lunge sorgt ein lecithinhaltiges Phospholipid (Surfactant), das als grenzfla-

chenaktive Substanz die Oberflichenspannung der Alveolen verringert, dafiir, dass Atelekta-
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sen verhindert werden. Experimentell kann ein ARDS durch Auswaschung des Surfactants

(Lavagierung, Lavage-ARDS) induziert werden.
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3 Analyse von diskreten und kontinuierlichen Verteilun-
gen ventilatorischer Zeitkonstanten mittels dynamischer
CT?

3.1 Einleitung

Vorangegangene Studien zeigten, dass dynamische CT-Aufnahmen wihrend eines plotzlichen
Anstiegs oder Abfalls des Atemwegsdrucks die Beobachtung und Quantifizierung ventilatori-
scher Prozesse in der Lunge ermoglichen kénnen. Neumann et al. bestimmten respiratorische
Zeitkonstanten (TC) in gesunden und Lavage-ARDS-Schweinelungen durch Anndherung der
gemessenen Lungendichte-Zeit-Kurven mittels einer Exponentialfunktion, d. h. einer diskre-
ten Zeitkonstante [Neumann98]. Diese Methode wurde von Markstaller et al. weiterentwi-
ckelt. Sie fanden, dass die Ventilation in atelektatischen Lungenbereichen besser durch zwei
Exponentialfunktionen beschrieben werden kann, d. h. durch zwei diskrete Zeitkonstanten
[MarkstallerOla]. In der vorliegenden Studie wurde die Hypothese verfolgt, dass im Allge-
meinen die gemessene Lungendichte-Zeit-Kurve wihrend einer plotzlichen Anderung des
Atemwegsdrucks besser durch eine kontinuierliche Verteilung von Zeitkonstanten beschrie-
ben werden kann.

In der biomedizinischen Literatur wurden bereits die Nachteile einer Anndherung von Signal-
Zeit-Kurven durch Linearkombinationen von Exponentialfunktionen ausfiihrlich beschrieben
[zum Beispiel [Glass67, Glass71], aktueller [VilesO1]]. Daher war das Ziel der vorliegenden
Untersuchung die Berechnung der Verteilung der Zeitkonstanten aus dynamischen CT-Signal-
Zeit-Kurven ohne Annahmen iiber die Form der Verteilung.

Zunichst wird ein Algorithmus beschrieben, um die Verteilung der Zeitkonstanten zu berech-
nen. Die Giite des Algorithmus wurde in Simulationen an synthetischen Daten getestet. Ab-
schlieBend wurden in gesunden und Lavage-ARDS-Schweinelungen Verteilungen von

Zeitkonstanten bestimmt.

? Die Ergebnisse dieser Studie wurden verdffentlicht in: Doebrich M, Markstaller K, Karmrodt J, Kauczor HU,
Eberle B, Weiler N, Thelen M, Schreiber WG. Analysis of Discrete and Continuous Distributions of Ventilatory
Time Constants from Dynamic Computed Tomography. Phys Med Biol 50 (2005): 1659-1673.
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3.2 Material und Methoden

3.2.1 Theorie

Abbildung 3-1: Dichtednderungen in einer ARDS-Lunge nach einem positiven Atemwegsdrucksprung.
Links befindet sich die Lunge in End-Exspiration. Im unteren Bereich sind die Atelektasen zu erkennen. Wih-
rend des Drucksprungs 6ffnen sich die Alveolen (Mitte), bis die Atelektasen nach Beendigung des Drucksprungs
fast vollstandig verschwunden sind (rechts).

Wihrend einer plotzlichen Anderung des Atemwegsdrucks #ndert sich die Lungendichte
(siche Abbildung 3-1). In der vorliegenden Studie wird die Hypothese iiberpriift, dass die
Reaktion auf eine pldtzliche Anderung des Atemwegsdrucks durch eine kontinuierliche Ver-

teilung von Exponentialfunktionen beschrieben werden kann:

®

y(tk)=je TS(T)dr+gk . (3.1

0
Mit s(z) wird die unbekannte Verteilung der Zeitkonstanten z, mit tx die Zeit der k-ten Mes-
sung seit der Druckédnderung und mit g das Rauschen bezeichnet. Formal entspricht Glei-
chung (3.1) damit der Laplace-Transformation von S(z). Die Verteilungsfunktion S(7) kann
daher durch die inverse Laplace-Transformation von y(tx) bestimmt werden. Die Inversion ist
vom mathematischen Standpunkt ein schlecht-gestelltes Problem, d. h. es existiert eine grof3e
Anzahl moglicher Losungen zu den Messdaten (3.1). All diese Losungen beschreiben die
Daten innerhalb der experimentellen Fehler. Hinzu kommt, dass die Unterschiede zwischen
jeweils zwei Losungen (und damit auch die Abweichung von einer physiologisch sinnvollen
Losung) zufillig gro werden konnen. Daher resultiert eine Inversion von Gleichung (3.1)

gewohnlich in unphysiologischen oder unphysikalischen Losungen.

3.2.2 Algorithmus

Um diese Probleme zu vermeiden, erfolgt die Inversion von Gleichung (3.1) mittels Tikho-

nov-Regularisierung (TR). Als einzige Zwangsbedingung wurde die Nicht-Negativitdt der
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Daten vorausgesetzt. Die Losung des entsprechenden Systems linearer algebraischer Glei-
chungen kann zum Beispiel mit Implementierungen wie Contin [Provencher82b, Proven-
cher02] und Ftikreg [Ftikreg02] durchgefiihrt werden. In dieser Arbeit wurde Contin fiir die
Analyse der dynamischen CT-Daten gewihlt, um die Gleichung

y(t, )= j e S(A)dA+e, (3.2)

j‘a

mit A =1/7 zu ldsen. Fiir die Implementierung wird die Integralgleichung (3.2) mittels der

Simpson-Regel fiir die numerische Integration diskretisiert:

NQ
y(t ) =D Cme ™S (Ay) + &, (3.3)

m=1

wobei die Cny, die entsprechenden Gewichte der Quadraturformel darstellen. Die Losung S(Am)
wurde dann an den Ny Gitterpunkten A, bestimmt. SchlieBlich wurde der Parameter probl(a)
basierend auf der Fisher F-Verteilung berechnet. Die Losung, deren prob1(a) am nichsten bei
0,5 lag, wurde als die endgiiltige Losung gewéhlt [Provencher82a]. Fiir jedes Maximum in der

Verteilung S(4) wurden die Momente

]"Imax
M! ~ j AIS(A)di  (I=1,2, ..., Npeak) (3.4)

ﬂl[ﬂln

bestimmt. Npeak bezeichnet die Anzahl der Maxima im Spektrum. Contin teilte das Intervall

zwischen A, und A, in Unterintervalle fiir jedes Maximum. A und A bezeichnen die

min
|
Grenzen des jeweiligen Intervalls. Das Verhéltnis I\%, stellte den gewichteten Durchschnitt
0

[
von Amean »

dem mittleren A das Maximums | in S(4), dar. Die entsprechende Amplitude A

wurde reprisentiert durch M/ . Der relative Beitrag f4; einer Zeitkonstanten zu dem Signal

wurde dann definiert als

JA, = : (3.5)
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Abbildung 3-2: Bestimmung der Standardabweichung der Verteilung um eine mittlere Zeitkonstante. Die
Standardabweichung o¢ einer mittleren Zeitkonstante /I'mean wurde berechnet aus der Breite der Verteilung S(A4)
bei S(A'mean)/2.

Fiir jedes Maximum wurde die Standardabweichung o¢ der Werte von S(A) um den Wert der

Verteilungsfunktion bei der mittleren Zeitkonstante des Maximums S(A..,) numerisch

berechnet (Breite der Verteilung bei S(/"t!mean ) /2, siche Abbildung 3-2) und als Maf fiir die

Breite des Maximums genommen.

Verschiedene Kombinationen von A4, und A, wurden vor der eigentlichen Auswertung unter-

sucht, und es stellte sich heraus, dass die Standardabweichung o¢ von der Bandbreite der
analysierten Frequenzen abhing. Dies war bereits ohne Rauschen der Fall. Aus diesem Grund
ist es wichtig herauszustellen, dass die folgenden Werte der berechneten Standardabweichung
oc nur qualitativ zu verstehen sind, d. h. die Werte sind nur vergleichbar, wenn identische 4,
und 4, verwendet werden. Dies ist in der vorliegenden Studie geschehen. Daher erlauben sie
eine Unterscheidung zwischen diskreten und kontinuierlichen Verteilungen von Zeitkonstan-

ten.

Sowohl fiir die Simulationen als auch fiir die in-vivo-Daten wurde die zu untersuchende Fre-
quenzbandbreite auf Az=1/ 1255 und /1b=103 gt festgesetzt. Zwischen diesen Frequenzen

wurde die Verteilung S(4) an Ng=250 Gitterpunkten bestimmt.

3.2.3 Simulationen

Zunichst wurde in Simulationen sowohl die vorgestellte Methode als auch der Einfluss von

experimentellem Rauschen auf die Auswertung tiberpriift. Dazu wurden synthetische CT-
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Daten mit vorgegebenen Zeitkonstanten (diskret und kontinuierlich) generiert, um diese nach-
folgend mit der beschriebenen Methode zu analysieren. Die Simulationen wurden ohne und
mit experimentellem Rauschen durchgefiihrt.

Im Allgemeinen ist es mit Contin moglich, Verteilungen mit mehr als zwei dominanten Zeit-
konstanten zu berechnen. Da sich aber in vorhergehenden Tierstudien gezeigt hatte, dass nicht
mehr als zwei dominante Zeitkonstanten gefunden wurden, beschriankten sich auch die Simu-
lationen diskreter Verteilungen auf mono- und bi-exponentielle Verteilungen. Sowohl bei den
Simulationen von Verteilungen mit Rauschen als auch bei der Analyse der GauB3-Verteilungen
mit Rauschen (siehe 3.3.1.2) wurden zusétzliche Zeitkonstanten kleiner als 0,01s sowie grof3er
als 100s gefunden. Ihr relativer Anteil am Gesamtsignal betrug jedoch stets weniger als 3%.
Daher wurden sie beziiglich einer klinischen Interpretation der Daten als nicht signifikant
eingeordnet. Ausgehend von den Ergebnissen der Simulationen sowie der in-vivo Daten fan-
den nur Zeitkonstanten Beriicksichtigung, deren relativer Anteil am Signal mehr als 3% be-
trug. AuBerdem wurden Zeitkonstanten, die viel kleiner als 0,25s waren, d. h. kleiner als die
zeitliche Auflosung der simulierten und gemessenen Daten, als Artefakte betrachtet und von

der Analyse ausgeschlossen.

3.2.3.1 Simulationen von Verteilungen ohne Rauschen

Diskrete Zeitkonstanten

In einem ersten Schritt wurden synthetische Daten generiert, um zu testen, ob sich bei der
Analyse der synthetischen Daten mittels der vorgestellten Methode wieder die simulierten
Parameter ergaben, d. h. ob diskrete Zeitkonstanten 73 and 7 (und Amplituden A; und Ay)
gefunden wurden:

| an

yt,)=Ae * +Ae “ +z,. (3.6)

In allen Simulationen sowie den in-vivo-Messungen wurde ty zwischen Os und 15s mit einer
Schrittweite von 0,25s variiert. Fiir eine einzelne Zeitkonstante wurde die Amplitude
A1=100% festgesetzt, und 71 wurde zwischen 0,1s und 30s in Abstinden von 0,1s variiert. Ay
und 7» wurden in diesem Fall auf Null gesetzt.

Markstaller et al. konnten zeigen, dass ventilatorische Prozesse in ARDS-Schweinelungen
besser durch zwei, als durch lediglich eine Zeitkonstante beschrieben werden konnen
[MarkstallerOla]. Dieser Situation wurde durch die Simulation von bi-exponentiellen Vertei-

lungen Rechnung getragen. Die kiirzere Zeitkonstante wurde dabei bei 7,=0,5s festgehalten,
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da die Tierstudie (siche Abschnitt 3.3.2) zeigte, dass in allen Tieren eine kurze Zeitkonstante
von ungefihr 0,5s auftrat. 7, wurde zwischen 0,1s und 30s in Abstinden von 0,1s variiert.
Diese Simulationen wurden durchgefiihrt fir A;=50% und A=50%, A1=66,66% und
A2=33,34%, A1=75% und A2=25% sowie A1=80% und A,=20%, um den Einfluss des Ampli-

tudenverhiltnisses A /A, auf die Berechnung der individuellen Zeitkonstanten zu iiberpriifen.
Zunichst wurde den Messwerten kein Rauschen iiberlagert (=0, k=0.,..., 60).
Gaul-formige Verteilung der Zeitkonstanten

Um die Giite der beschriebenen Methode im Fall kontinuierlicher Verteilungen von Zeitkon-

stanten zu tiberpriifen, wurden GauB3-verteilte Zeitkonstanten simuliert:

_2(%—1)2
e oV (3.7)

S(4) = B
\/% 20
o bezeichnet die Standardabweichung und 7 den Mittelwert, d. h. die mittlere Zeitkonstante
der GauB3-Verteilung. Der Skalierungsfaktor B wurde fiir jede mittlere Zeitkonstante separat
gewihlt, um Daten in einer entsprechenden Gréfenordnung zu generieren. Gleichung (3.7)
wurde numerisch integriert:

2(/1 )?

Qo)

y(t)= \/7205 ‘e (3.8)

Diese Berechnungen wurden mittels Mathematica (Version 4, Wolfram Research, Inc., Cham-
paign, USA) fiir 7=35s, 10s, 15s, und 20s sowie o= 2s durchgefiihrt. Zusitzlich wurden fiir
7= 15s Daten mit o= 4s und 6s generiert. Diese Daten wurden dann mittels der entwickelten

Methode analysiert.

3.2.3.2 Simulationen von Verteilungen mit Rauschen

Um die Analyse der Zeitkonstantenverteilungen unter realistischeren Bedingungen zu unter-
suchen, wurden Exponentialverteilungen mit Rauschen simuliert. Die Beitrdge des Rauschens
& wurden aus N =25 verschiedenen in-vivo-Experimenten bestimmt. Zu diesem Zweck wur-
den zunichst an die experimentellen Messwerte Y°'(t) Kurven y“°™"(t,) mittels Contin

angepasst. Die Abweichungen

& =y (t)-y " (), L=0,...,24 (3.9)
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zwischen den experimentellen Daten yCT(tk) und den entsprechenden Werten der Anpassungs-

Contin

funktion y (ty) wurden in N_ Simulationen als Rauschen verwendet. Die & wurden fiir alle
25 Atemwegsdruckspriinge berechnet und dann auf die simulierten Funktionen addiert, um 25
verschiedene Simulationen fiir jede Parameterkombination durchfiihren zu kdnnen. Ein Kol-
mogorov-Smirnov-Test auf Normalverteilung wurde fiir alle Rauschwerte durchgefiihrt. In
der Mehrheit der Fille (22 von 25) waren die & normalverteilt (P=0,05). Daher wurde die
Bedingung, dass das Rauschen einer Normalverteilung folgt, als ausreichend erfiillt angese-
hen.

Die Ergebnisse der Simulationen mit Rauschen werden als Mittelwert + Standardabweichung

(SD) angegeben. In den Diagrammen wurden die 5%, 25%, 50%, 75% und 95% Perzentilen

aufgetragen.

Diskrete Zeitkonstanten

Um diskrete Zeitkonstanten mit Rauschen zu simulieren, wurden die Parameter auf die glei-
chen Werte gesetzt wie bei den Simulationen ohne Rauschen. Die Simulationen der delta-
formigen Verteilungen mit Rauschen zeigten, dass die Abweichungen der berechneten Ampli-
tuden A von den simulierten Werten in jedem Fall kleiner als 1% waren (siehe 3.3.1.2). Eben-
so war der Einfluss des Amplitudenverhiltnisses A /A, zu vernachldssigen. Aus diesen
Griinden wurde fiir die Verteilung mit zwei dominanten Zeitkonstanten nur ein Amplituden-
verhiltnis (A1=75% und A;=25%) simuliert. 7; wurde auch hier auf 0,5s festgesetzt, und 7,

wurde wie im Fall einer Zeitkonstanten variiert.

Gaul-formige Verteilung der Zeitkonstanten
Das Rauschen wurde ebenfalls auf die simulierten Daten der GauB3-Verteilung addiert, wie in

Abschnitt 3.2.3.2 beschrieben. Die Contin-Analyse wurde fiir alle Kurven wiederholt.

3.2.4 Tierstudie

Um die Hypothese zu tiberpriifen, dass in-vivo auch kontinuierliche Verteilungen von Zeit-
konstanten zu finden sind, wurden dynamische CT-Messungen in gesunden und Lavage-
ARDS-Schweinelungen mittels Contin analysiert. Zum Vergleich dieser Ergebnisse mit denen
einer fritheren Studie (vgl. Markstaller01a) wurden zudem die Messwerte mit diskreten Zeit-

konstanten angepasst.

3.2.4.1 Durchfuhrung

Mit Zustimmung der zustdndigen Kommission fiir die Genehmigung von Tierversuchen

wurden fiinf Schweine (26,8 £ 1,6kg) anésthesiert und auf dem Riicken im Computerto-
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Abbildung 3-3: Segmentierung der Lunge mittels vollautomatischer Lungenerkennung. Links: CT-Bild
einer Lunge nach Induktion des Lavage-ARDS, rechts: segmentierte Lunge. Zu erkennen sind Rippen (lila und
blau), das Brustbein (rosa), ein Wirbelkorper (braun) sowie das Herz (rot). Die griine Flache wurde vollautoma-
tisch als Lungenareal bestimmt [MarkstallerO1b].

mographen positioniert. Eine feste Schichtposition knapp iiber dem Zwerchfell wurde festge-
legt, die eine Darstellung des Lungenparenchyms zwischen Herz und Zwerchfell wéihrend In-
und Exspiration erméglichte. Das ARDS wurde durch Auswaschung des Surfactants mittels
isotonischer Ringer-Losung induziert.

Um einen plotzlichen Atemwegsdrucksprung (positiver Drucksprung, pD) zu generieren,
wurde das Beatmungsgerit zundchst auf kontinuierlichen positiven Atemwegsdruck einge-
stellt (CPAP). Der CPAP-Level wurde dann schnell in einem Schritt von Exspiration
(Ocm H,0) auf 50cm H,O geregelt. Ein negativer Atemwegsdrucksprung (nD) wurde gene-
riert, indem der CPAP-Level manuell schnell von 50cm H,O auf Ocm H,O eingestellt wurde.
Die CT-Akquisition begann 5s vor dem Atemwegsdrucksprung und endete frithestens 15s
nach dem entsprechenden Manover. Atemwegsdruckspriinge wurden sowohl in gesunden als

auch in Lavage-ARDS-Lungen durchgefiihrt.

3.2.4.2 CT-Parameter

In allen dynamischen CT-Akquisitionen wurde die R6hrenspannung auf 120kV und der Roh-
renstrom auf 110mA eingestellt. Eine Matrixgréf3e von 512x512 und eine Schichtdicke von
1,0mm wurden verwendet. Die Bilder wurden nachfolgend mittels des hochauflésenden Re-
konstruktionsalgorithmus des CT-Scanners berechnet. Die Rotationszeit der Rontgenrohre
betrug 750ms, wodurch mittels zeitlicher Uberlappung (Sliding Window) die Berechnung von

vier Bildern pro Sekunde ermoglicht wurde.

3.2.4.3 Analyse des Gasanteils (Fractional Gas Content, FGC)

Aus den CT-Daten der betrachteten Schicht kann der Gasinhalt in jedem Bildpunkt (Fractio-
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nal Gas Content, FGC) bestimmt werden [Puybasset00]. Zu diesem Zweck wurde zunichst
der Gasinhalt in jedem Voxel aus dem entsprechenden HU-Wert und dem Volumen des Vo-

xels bestimmt. Der FGC ergab sich dann zu

EGC = Summe der Gasinhalte aller Pixel in (‘161‘ Schicht-100 . (3.10)
Gesamtvolumen der Schicht

Der FGC wurde berechnet aus den CT-Bildern der Tierstudie, die bereits von Markstaller et
al. ausgewertet wurde [MarkstallerOla]. Der FGC zum Zeitpunkt # wurde mit Y(#) bezeich-
net.

Die zur Berechnung entwickelte Software [MarkstallerO1b] detektierte automatisch und re-
produzierbar das Lungenparenchym in jedem CT-Bild (sieche Abbildung 3-3). Der FGC wur-
de dann in jedem CT-Bild iiber die ganze Schicht berechnet. Ein Teil der Daten zu Beginn der
Messungen wurde nicht durch Exponentialfunktionen beschrieben und wurde daher in die
Analyse nicht mit einbezogen. Fiir die Analyse wurden zundchst die FGC-Daten Y (tx) durch
einen Filter (5-Punkt-gleitender-Durchschnitt) geglittet (siche A in Abbildung 3-4). Anschlie-
end wurde zur Bestimmung des Wendepunktes die erste Ableitung (siche B in Abbildung
3-4) numerisch berechnet (Origin, Version 6.1, OriginLab Corp., Northampton, USA). Die
Ableitung zeigte am Wendepunkt ein Maximum. Der erste Wert nach dem hochsten Wert der
Ableitung wurde als der erste Wert fiir die weitere Analyse verwendet. Ab diesem Punkt
wurden die Messwerte der niachsten 15s fiir die Analyse verwendet (siche A in Abbildung
3-4).

Da Modellgleichung (3.1) plotzliche Atemwegsdruckminderungen beschrieb, wurden im Fall
negativer Druckspriinge alle Punkte nach dem Wendepunkt y(t) analysiert. Im Fall der plotz-
lichen Atemwegsdrucksteigerungen erhielt man nach der Bestimmung des Wendepunkts y(tx),
indem die Daten von 100% subtrahiert wurden (siche C in Abbildung 3-4).

Die Ergebnisse der berechneten Standardabweichung o¢ der Simulationen mono- und bi-
exponentieller Verteilungen mit Rauschen wurden als Mittelwert = SD angegeben. In der
Tierstudie wurden Zeitkonstanten als ,.kontinuierlich® (,,C* in Tabelle 3-4) angesehen, wenn
die berechnete Standardabweichung o¢ des entsprechenden Maximums mehr als dreimal
grofler war als o der entsprechenden Zeitkonstante der Simulationsstudie (siehe Gleichung
(3.7)).

Um die mit Hilfe der vorgestellten Methode gewonnenen Ergebnisse mit denen der vorange-
gangenen Studie vergleichen zu konnen, welche die Daten unter Annahme diskreter Zeitkon-

stanten mittels nicht-linearer Kurvenanpassung (non-linear least squares, NLLS) untersuchte
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Abbildung 3-4: FGC-Daten Y(tc) (Tier 4hu) aus segmentierten CT-Bildern einer gesunden Lunge. A zeigt
die Verdnderung des FGC wihrend eines positiven Atemwegsdrucksprungs. Die zugehorige 1. Ableitung ist in
B gezeigt. Ab dem ersten Punkt nach dem berechneten Wendepunkt der FGC-Daten finden die Werte der
nédchsten 15s fiir die Analyse Verwendung (schwarz in A). Da das Modell nur negative Atemwegsdruckspriinge
beschrieb, wurden im Fall positiver Druckspriinge die Werte von 100% subtrahiert (C).

[MarkstallerOla], wurde auch in der vorliegenden Studie eine entsprechende Analyse der
FGC-Daten durchgefiihrt (Sigmaplot, Version 4.01, SPSS Inc, Chicago, USA).

Als Parameter fiir die Giite der Anpassung wurde die Summe der quadratischen Abweichung
der Residuen (Residual Sum of Squares, RSSnean) gewihlt, d. h. die Summe der quadrierten
Abweichungen der durch das Regressionsmodell vorhergesagten Werte von den FGC-Daten
geteilt durch die Anzahl der Datenpunkte wurde sowohl fiir die Contin- als auch die NLLS-

Anpassung berechnet.
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3.3 Ergebnisse
3.3.1 Simulationen

3.3.1.1 Simulationen von Verteilungen ohne Rauschen

Diskrete Zeitkonstanten

Ahweichung [5]
(]
{

z[s]

Abbildung 3-5: Abweichungen Az; und AA; der berechneten Parameter von den vorgegebenen Werten
bei der Simulation einer Zeitkonstanten ohne Rauschen. Die horizontale Achse, die die jeweils vorgegebene
Zeitkonstante darstellt, ist logarithmisch skaliert.

Die Analyse der Simulationen einer Zeitkonstanten ergab in allen Losungen ein Maximum,
d. h. eine dominante Zeitkonstante. Die berechneten mittleren Zeitkonstanten der Maxima
zeigten eine hervorragende Ubereinstimmung mit den simulierten Zeitkonstanten. Dies traf
ebenfalls auf die Amplituden zu. Die Differenz zwischen der berechneten A; und der simu-
lierten A; war stets kleiner als 1%. Die Maxima zeigten eine sehr geringe Breite, welche sich
jedoch mit zunehmender Zeitkonstante vergroferte (siche Abbildung 3-5).

In den Simulationen zweier Zeitkonstanten wurden zwei Maxima gefunden, falls 7, > Is, also
sowohl ein kurze als auch eine lange Zeitkonstante. Die berechneten Werte der Zeitkonstanten
und Amplituden zeigten eine sehr groBe Ubereinstimmung mit den simulierten Werten (siehe
Tabelle 3-1). Fiir z» < 1s wurde in einigen Féllen nur eine Zeitkonstante gefunden, wenn der
Unterschied zwischen 71 und 7 grofer war als die zeitliche Auflosung, d. h. 250ms. Die
Zeitkonstanten wurden insgesamt leicht unterschétzt. Die Abweichungen von den simulierten

Werten blieben stets unter 1% fiir 7> 1s. Die entsprechenden Maxima zeigten mit
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Tabelle 3-1: Ergebnisse der Simulationen von bi-exponentiellen Verteilungen
ohne experimentelle Fehler.

A Az At/ [%]  AA1[%]  oci[s] At [%] AA; [%]
50 50 -0,08+0,11 -0,19+£0,90 0,02+0,01 -0,16£0,30 0,1940,90
66.66 33.34 -0,03+0,27 0,07+1,37 0,02+0,01 -0,21£0,38 -0,11£2,74
75 25 -0,03£0,20 0,08+0,63 0,02+0,01 -0,22+0,21 -0,23+1,89
80 20 -0,01£0,30 0,18+1,39 0,02+0,01 -0,23+0,67 -0,72+5,56

7;=0,5s fiir alle Simulationen, 7, variiert zwischen 0,1s und 30s. Az; und AA; zeigen die Abweichungen zu den
simulierten Werten. og; ist die Standardabweichung der Verteilung von Zeitkonstanten um 7; Die Ergebnisse
sind dargestellt als Mittelwert £ einfach Standardabweichung. Fiir alle Kombinationen von Amplitudenverhalt-
nissen stellten sich die Ergebnisse fiir oc, als sehr dhnlich zu denen mit einer diskreten Zeitkonstante heraus

(sieche Abbildung 3-6 (B)) und sind daher nicht dargestellt.

0ci=(0,0240,01)s eine sehr geringe Breite, d. h. sie wurden als diskret angesehen. Die Stan-
dardabweichung o¢> des Maximums, welches die zweite Zeitkonstante 7, représentiert, ent-
sprach den Ergebnissen bei einer Zeitkonstanten. Der Einfluss des Amplitudenverhéltnisses
betrug stets weniger als 5%.

Wenn der Unterschied der beiden Zeitkonstanten kleiner als 0,15s war, konnte nur eine Zeit-
konstante aufgeldst werden. Fiir einen Unterschied in der Gréenordnung der zeitlichen Auf-
16sung wurden zwar zwei Zeitkonstanten gefunden, AA; stieg jedoch auf bis zu 30% an. Mit
wachsender Differenz zwischen den Zeitkonstanten nahm diese Abweichung jedoch rasch auf

unter 1% ab.

Gaul-formige Verteilung der Zeitkonstanten

Die Ergebnisse der Simulationen von GauB-Verteilungen sind in Tabelle 3-2 gezeigt. Alle
Simulationen ergaben nur ein Maximum, d. h. eine mittlere Zeitkonstante. Auch hier stimm-
ten die berechneten Werte mit den simulierten sehr gut iiberein. Insgesamt zeigten sich im
Vergleich zu den vorgegebenen Werten vergroflerte Standardabweichungen mit teilweise
grolen Abweichungen von den simulierten Werten.

Der Fehler der Standardabweichung o¢ der Maxima war in allen Féllen kleiner als 5%, falls ¢
10s oder weniger betrug. Fiir 72 15s, d. h. wenn 7 die Messzeit erreichte, stiegen die Fehler

fir oc an.

3.3.1.2 Simulationen von Verteilungen mit Rauschen

Diskrete Zeitkonstanten
Die Simulationen einer einzelnen diskreten Zeitkonstante ergaben in den meisten Féllen auch

nur eine Zeitkonstante. Die Ergebnisse zeigen eine gute Ubereinstimmung mit den simulierten
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Tabelle 3-2: Ergebnisse der Simulationen von Gaufs-Verteilungen
ohne experimentelle Fehler.

r[s] o[s] BXI0’) Azr[%] AA[%] ocls]
5 2 2 49  -1,6 1,8
10 2 8 1,8 03 2,1
15 2 18 3,5 5,0 2,0
20 2 35 5,0 5,9 2,7
15 4 15 1,5 04 3,0
15 6 8 2.8 3,6 6,5

7 bezeichnet die mittlere Zeitkonstante und o die Standardabweichung der simulierten GauB-Verteilung. Die
Abweichungen A7 und AA von den simulierten Werten sowie die entsprechenden berechneten Standardabwei-
chungen o¢ sind angegeben. B Skalierungsfaktor in Gleichung (3.8).

Werten. Im Vergleich zu den Simulationen ohne experimentelle Fehler waren die Maxima
hier breiter (siche Abbildung 3-6). Fiir 71 = 10s, 15s und 20s wurden die besten Ergebnisse
erzielt.

Bei zwei simulierten Zeitkonstanten wurden auch zwei gefunden, falls 7 > 3s. Fiir o < 3s
wurden auch Verteilungen mit einer mittleren Zeitkonstanten berechnet. o¢; war in jedem Fall
sehr klein. Die Standardabweichung o¢; des Maximums, welches die groflere Zeitkonstante
reprisentierte, war filir kleine Zeitkonstanten noch sehr gering. Fiir groBe Zeitkonstanten
wuchs sie jedoch auf mehr als 100% der Zeitkonstanten.

Bei nur einer einzelnen simulierten Zeitkonstante wurde auch nur eine gefunden, falls
71 <0,6s sowie 71 > 0,8s. Die mittlere Abweichung Az betrug (-2,3+1,1)%. Die Abweichung
der berechneten Amplitude A; war kleiner als 2% mit einer mittleren Abweichung AA; von
(0,70£0,56)%. Die Standardabweichung o¢ der Verteilung um die mittlere Zeitkonstante war
fiir 7 < 1s sehr klein (0c=(0,0810,03)s). Fiir >1s stieg o¢ stetig an bis auf oc=(8,2142,6)s fiir
r = 30s. Zwischen 0,6s und 0,8s wurde eine zweite Zeitkonstante von 6s mit einer sehr
niedrigen Amplitude von 3,5% gefunden. Aufgrund der zeitlichen Auflosung von 250ms
wurden mit einem Fehler von (—15£10)% bei der Verteilung mit 71 = 0,1s die groBBten Abwei-

chungen gefunden.
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Abbildung 3-6: Ergebnisse der Simulationen einer diskreten Zeitkonstante mit experimentellem Fehler. A
zeigt die Abweichungen zwischen den berechneten und simulierten Werten fiir die Zeitkonstante z;, B die
Abweichungen der Amplitude 4; und C die berechnete Standardabweichung o der Verteilung der Zeitkonstan-
ten um z;. Die horizontale Achse, die die jeweils vorgegebene Zeitkonstante darstellt, ist logarithmisch skaliert.
Die unteren und oberen Grenzen der Verteilungen werden jeweils durch die 5%- und 95%-Perzentile beschrie-
ben.

Wenn zwei Zeitkonstanten simuliert wurden und 7, > 3s, betrug die mittlere Differenz Any
von der simulierten kurzen Zeitkonstante 73 = 0,5s (—4,2+3,1)% mit einer mittleren Abwei-
chung der entsprechenden Amplitude AA; von (0,6£1,5)%. Die Bestimmung der lingeren
Zeitkonstanten war weniger zuverldssig. Die mittlere Differenz Az, betrug (-2,7£7,6)% mit
einer mittleren Abweichung von der Amplitude A, von (4,013,8)%. Fiir 7» < 3s wurden in nur
34% der Simulationen bi-exponentielle Verteilungen gefunden mit 7 = (0,4940,03)s und

© = (2,241,4)s. Die entsprechenden mittleren Amplituden betrugen A;=(80,818,4)% und
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A=(19,918,4)%.

Eine einzelne Zeitkonstante im Bereich von 0,5s (7= (0,49+0,06)s) mit einer mittleren Ampli-
tude A=(98,614,5)% wurde in den restlichen 66% dieser Simulationen gefunden. Die Stan-
dardabweichung von 71, o¢;, war sehr klein fiir alle Simulationen (o¢=(0,091+0,03)s). Ebenso
war in diesen Féllen die Standardabweichung o, sehr klein fiir » < 1s mit einem Mittel-
wert von (0,11£0,04)s. Fiir » > 1s stieg sie auf (1,77£0,71)s bei ©» = 5s. Fiir grofere
Zeitkonstanten verbreiterten sich die Maxima, und o¢; stieg sogar bis auf (46+55)s fiir

T2 = 30s.

Gaul-formige Verteilung der Zeitkonstanten

Die Ergebnisse der Simulationen von Gauf3-Verteilungen mit Rauschen sind in Tabelle 3-3
dargestellt. In den meisten Fillen wurden Verteilungen mit einer mittleren Zeitkonstante mit
grofler Genauigkeit gefunden. Die schlechtesten Ergebnisse zeigten sich bei 7=5s und o=2s.
Die Abweichungen zwischen den simulierten Zeitkonstanten und den berechneten Zeitkon-
stanten wurden jedoch kleiner mit wachsendem 7. In 28% der Simulationen wurde eine zweite
Zeitkonstante mit Amplituden zwischen 3% und 5% gefunden. Die Genauigkeit, mit der die
Amplituden gefunden wurden, war in den meisten Simulationen gréfer als bei den Zeitkon-
stanten mit Abweichungen unter 1%. Fiir 7= 15s vergroBerten sich die Abweichungen bei
hoherer Standardabweichung o. Die Standardabweichung oc¢ zeigte Abweichungen bis zu
50% von den simulierten Werten. Nur fiir 7= 15s zeigte oc eine exzellente Ubereinstimmung

mit der simulierten Standardabweichung o.

Tabelle 3-3: Ergebnisse der Simulationen von Gauf3-Verteilungen
mit experimentellem Fehler.

t[s] ofs] B(XI0)  Ar[%] AA[%] oc [s]

5 2 2 -4,0+2,2 -1,7£1,2 1,5%0,3
10 2 8 -1,8+0,8 -0,1+0,2 1,440,4
15 2 18 -1,5+0,7 0,1£0,2 2,0+0,5
20 2 35 -1,440,7 0,1+0,2 3,1+0,7
15 4 15 -2,3+0,7 0,1+0,2 2,5+0,8
15 6 8 -3,3+1,6 0,1+0,3 3,0+1,0

7 bezeichnet die mittlere Zeitkonstante und o die Standardabweichung der simulierten GauB-Verteilung. Die
Abweichungen A7 und AA von den simulierten Werten sowie die entsprechenden berechneten Standardabwei-
chungen o¢ sind angegeben. B Skalierungsfaktor in Gleichung (3.8).
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Abbildung 3-7: Berechnete FGC-Daten y(t,) (Tier 4hu) aus segmentierten CT-Bildern einer gesunden
Lunge. In A sind die berechneten FGC-Daten y(#;) sowie die Anpassung mittels Contin gezeigt. B zeigt die
berechnete Verteilung der Zeitkonstanten S(4). In dieser gesunden Lunge wurden zwei Maxima gefunden. Die
Einteilung der A-Achse ist logarithmisch (siehe auch Abbildung 3-4 sowie Tabelle 3-4).

3.3.2 Tierstudie

In der vorliegenden Studie wurden fiinf Tiere mit gesunden Lungen (siche Abbildung 3-4 und
Abbildung 3-7) untersucht. Ein Tier starb wihrend der Induktion des Lavage-ARDS. Tabelle
3-4 zeigt die Ergebnisse der Auswertung der Experimente. Der Vergleich des RSSean der
neuen Methode mit den NLLS-Anpassungen ergab, dass beide die gemessenen Daten hervor-
ragend beschrieben. In gesunden Lungen wurden zwei monoexponentielle und acht bi-
exponentielle Verteilungen gefunden, wohingegen sich in ARDS Lungen nur bi-exponentielle

Verteilungen zeigten.
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Tabelle 3-4: Individuelle Ergebnisse der Analyse der FGC-Daten fiir In- und Exspiration bei
gesunden (h) und ARDS (A) Tieren.

Tier RSSmean (x107) 7 [s] FA; [%)] o [s] 45 [%)]
TR NLLS oc TR NLLS TR NLLS oc TR NLLS TR NLLS
Gesund
pD
Thu 3 3 0,13 0,37 0,37 85 84 C 14 2,2 23 15 16
2hu 9 9 C 14 0,32 0,45 100 100 M - - - -
3hu 6 12 C129 0,29 0,41 100 100 M - - - -
4hu 9 8 0,06 0,48 0,49 44 45 0,88 3,6 3,7 56 55
5hu 22 21 0,14 0,44 0,48 64 41 n.a. 23 85 36 59
10+7 11£7 0,40+£0,07 0,44+0,05 79424 74129 10£11 3047 28+23 43+24
Gesund
nD
1hd 31 30 0,08 0,42 0,43 56 57 1,6 4,0 4,3 44 43
2hd 15 17 0,04 0,07 0,18 24 36 n.a. 21 3,2 76 64
3hd 36 34 0,07 0,40 0,43 29 32 0,7 2,2 2,4 71 68
4hd 4 4 C 0,27 0,52 0,55 64 68 C 9,0 3,5 3,9 36 32
5hd 13 9 0,15 0,34 0,35 60 23 n.a. 4,7 36 40 77
2013  19+13 0,3540,17 0,394+0,14 46+19 43118 3,3x1,1  10x15 54+19 57+18
ARDS
pD
2Au 13 13 0,10 0,31 0,33 53 58 n.a. 17 15 47 42
3Au 8 11 CO0,26 037 0,40 57 63 na. 8,0 7,0 43 37
4Au 21 19 C 021 0,53 0,60 44 49 n.a. 13 14 56 51
5Au 17 16 0,17 0,46 0,46 49 53 C 10 57 5,6 51 47
128 1247 0,42+0,10 0,45+0,11 51+6 566 115 10£5 49+6 44+6
ARDS
nD
2Ad 1034* 944* 0,02 0,08 0,11 20 25 n.a. 9,9 11 80 75
3Ad 43 43 0,14 0,14 0,20 61 65 n.a. 8,9 11 39 35
4Ad 36 33 0,15 0,34 0,36 74 77 n.a. 4,8 4,7 26 23
5Ad 76 71 0,13 0,49 0,50 70 72 C 94 71 6,6 30 28
238+44 21840 0,260,19 0,29%0,17  56+25 60+24 7,742,2 8533 44125 40+24

Die Messdaten aller Tiere wurden sowohl mit Contin analysiert (Tikhonov-Regularisierung, TR) als auch mittels
der Methode der kleinsten Quadrate (Non-Linear Least Square, NLLS) angepasst. In der ersten Spalte findet sich
die Bezeichnung der Tiere. RSSycan (Residual Sum of Squares) bezeichnet die mittlere Summe der Quadrate
der Residuen. Ebenso sind die Zeitkonstanten sowie ihr relativer Anteil am Signal gezeigt. M (monoexponen-
tiell) bedeutet, dass nur eine Zeitkonstante gefunden wurde, C kontinuierliche Verteilung, u pD, d nD und n.a.,
dass die Standardabweichung des entsprechenden Maximums nicht berechnet werden konnte.
Mittelwert + Standardabweichung sind fiir jede Gruppe von Parametern angegeben. * bedeutet, dass R=0,96.
R>0,99 in allen sonstigen Resultaten.
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Abbildung 3-8: Mittelwerte sowie Abweichungen der Zeitkonstanten und Amplituden berechnet aus den
in-vivo-Daten. Auf der horizontalen Achse sind die Mittelwerte der Contin- und NLLS-Ergebnisse, auf der
vertikalen Achse die Abweichungen angegeben. Die Tiere 2hu und 3hu sind nicht dargestellt, da nur eine

einzelne Zeitkonstante mittels Contin und NLLS gefunden wurde. Die Ergebnisse fiir f4, sind nicht gezeigt, da
sie komplementir zu den f4;-Ergebnissen waren. ® gesund pD, A ARDS pD. Die offenen Symbole stehen fiir

die entsprechenden nD-Daten.

Die zweite Zeitkonstante, die in den ARDS Tieren gefunden wurde, war stets grofler als bei
den gesunden Tieren. Abbildung 3-8 zeigt, dass fiir die Zeitkonstanten z; und 7z, die Ergebnis-
se der Contin-Analyse in den meisten Fillen sehr groBe Ubereinstimmungen mit den NLLS-
Resultaten zeigten. In allen Tieren wurde eine kurze Zeitkonstante von etwa 0,5s gefunden.

Es wurden sowohl diskrete als auch kontinuierliche Zeitkonstanten gefunden. Jedoch konnte
in drei gesunden und in sechs ARDS Tieren (in Tabelle 3-4 mit n.a. bezeichnet) die Stan-

dardabweichung o¢ der langen Zeitkonstanten 7> nicht berechnet werden, da die Verteilung
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S(A) bei A, nicht verschwand; sogar wenn das Intervall zwischen A4, und A, hin zu groferen

und kleineren Zeitkonstanten vergrofert wurde. Die Standardabweichung oc konnte daher
nur in den verbleibenden 25 von 34 Zeitkonstanten bestimmt werden. Dabei wurden in neun
Féllen kontinuierliche Verteilungen gefunden (C in Tabelle 3-4), wohingegen in 16 Féllen die
Standardabweichungen im Vergleich zu den Simulationen von diskreten Zeitkonstanten mit

Rauschen nicht grofl genug waren, um auf kontinuierliche Verteilungen zu schlie3en.
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3.4 Diskussion

Dies ist die erste Studie, die sich mit der Bestimmung pulmonaler Zeitkonstanten aus dynami-
schen CT-Daten gesunder und ARDS-Lungen ohne Annahmen iiber die Form der Verteilung
der Zeitkonstanten beschiftigt. Die zu untersuchende Hypothese war, dass ventilatorische
Prozesse in der Lunge durch diskrete oder kontinuierliche Verteilungen von Zeitkonstanten
beschrieben werden konnen. Eine Implementierung der Tikhonov-Regularisierung (Contin)
wurde verwendet, um die Verteilung ventilatorischer Zeitkonstanten aus gesunden und
ARDS-Lungen zu bestimmen. Die Ergebnisse unterstiitzen die Hypothese, dass ventilatori-
sche Prozesse in der Lunge wéhrend einer plotzlichen Atemwegsdruckidnderung durch konti-
nuierliche Verteilungen beschrieben werden konnen und dass zur Beschreibung zwei
dominante Zeitkonstanten ausreichend sind.

In der Literatur wurden ventilatorische Prozesse bisher stets durch diskrete Verteilungen von
Exponentialfunktionen quantifiziert [Neumann98, MarkstallerOla]. Es ist jedoch wahrschein-
licher, dass eine Beschreibung dieser Prozesse mehr als ein oder zwei diskrete Zeitkonstanten
erfordert, da in der betrachteten Schicht verschiedene Lungenbereiche mit unterschiedlichen
ventilatorischen und mechanischen Eigenschaften auf ebenso unterschiedliche Art auf plotzli-
che Druckdnderungen reagieren werden.

Contin wurde fiir die Analyse gewéhlt, da es bereits in einer Reihe Studien erfolgreich einge-
setzt wurde (und zudem leicht zuginglich war). Andere Implementierungen der Tikhonov-
Regularisierung wie zum Beispiel Ftigreg [Ftigreg02] sind gegebenenfalls fiir diese Art der

Analyse ebenfalls anwendbar.

3.4.1 Simulationen von diskreten und kontinuierlichen Verteilungen

Die Simulationen diskreter Verteilungen von Zeitkonstanten zeigten, dass die angewandte
Methode geeignet ist, um Zeitkonstanten zu identifizieren, wenn kein Rauschen das Signal
iiberlagert. Die vorgegebene Anzahl von Zeitkonstanten wurde ohne weitergehende Annah-
men wieder gefunden. Falls im bi-exponentiellen Fall die Differenz der Zeitkonstanten kleiner
als die zeitliche Auflésung war, wurde nur eine Zeitkonstante detektiert. Im Fall der GauB3-
Verteilungen ohne Rauschen zeigten die berechneten Zeitkonstanten und Amplituden eine
grofe Ubereinstimmung mit den simulierten Werten. Es zeigten sich jedoch groBe Abwei-
chungen zwischen der simulierten und der berechneten Standardabweichung, d. h. die ,,Brei-
te* des Maximums ist nicht verlédsslich bestimmbar.

Wie erwartet, wurde die Analyse bei verrauschten Daten ungenauer. Im Fall einer Zeitkon-

stante blieb die Abweichung fiir 7; und 4; stets unter 5%. GroBere Abweichungen ergaben
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sich bei der Untersuchung von Zeitkonstanten, welche die zeitliche Auflosung deutlich unter-
schritten. Bei zwei Zeitkonstanten zeigten die Auswertungen ebenfalls eine grofe Uberein-
stimmung, wenn 7, gréfler war als 3s. In diesem Fall lagen beide Zeitkonstanten um deutlich
mehr als die zeitliche Auflésung und die o¢ der Maxima auseinander. Ohne Rauschen konn-
ten zwei diskrete Zeitkonstanten noch unterschieden werden, wenn ihr Abstand mindestens
250ms betrug. Nachdem das Rauschen zu den Daten addiert worden war, wurden jedoch auch
Zeitkonstanten, deren Abstand 2,5s betrug, als eine erkannt. Daraus ergibt sich, dass der
Unterschied zwischen zwei Zeitkonstanten mindestens 3s betragen muss, damit sie sicher als
zwei Zeitkonstanten gefunden werden konnen. Der eigentliche Wert ist jedoch sicherlich auch
abhingig vom Betrag des Rauschens. In dieser Studie wurden die & aus tatsdchlichen Mes-
sungen gewonnen und beinhalten somit sdmtliche systematischen und statistischen Fehler, die
wihrend eines solchen in-vivo-Experiments auftreten konnen. Insbesondere ist auf systemati-
sche (nicht statistische) Fehlerquellen zu achten, zum Beispiel die Herzbewegung, Undichtig-
keiten im Schlauchsystem, sowie Ungenauigkeiten in der Druckkontrolle des

Beatmungsgerits.

3.4.2 Bestimmung der Verteilung von Zeitkonstanten in-vivo

Die beschriebene Methode wurde erfolgreich auf CT-Daten von gesunden und ARDS-Lungen
in-vivo angewendet. Der FGC, d. h. der Gesamtluftinhalt, wurde bildpunktweise bestimmt,
wie bei Puybasset et al. beschrieben, und nachfolgend analysiert [Puybasset00]. Der FGC
beschreibt den Gasanteil in einer Schicht und kann daher als Indikator fiir ventilatorische
Prozesse verwendet werden. Die Verteilung der Zeitkonstanten wurde aus den FGC-Daten
ohne vorherige Annahmen iiber die Anzahl der Zeitkonstanten bestimmt. In acht von zehn
Lungen wurden zwei dominante Zeitkonstanten gefunden, wohingegen in zwei Fillen mono-
exponentielle Verteilungen auftraten.

In allen ARDS-Lungen wurden zwei Zeitkonstanten gefunden. Die Ergebnisse der Tierstudie
unterstiitzen die Vermutung, dass kontinuierliche Verteilungen von Zeitkonstanten fiir die
Beschreibung ventilatorischer Prozesse in der Lunge notwendig sind. In einigen Féllen waren
die gefundenen Standardabweichungen grofBer, als aufgrund der Simulationen zu erwarten
war. Dies wurde als Zeichen fiir kontinuierliche Verteilungen von Zeitkonstanten interpretiert.
Es wurden in-vivo jedoch auch Verteilungen mit Standardabweichungen in der gleichen Gro-
Benordnung wie in der Simulationsstudie gefunden. Hier konnte keine klare Entscheidung
tiber diskrete oder kontinuierliche Verteilungen getroffen werden.

In der untersuchten Schicht finden sich eine Vielzahl von kleinsten Strukturen. Zudem variiert
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die Ventilation zwischen zentralen und peripheren Lungenbereichen (siehe hierzu auch
Abbildung 4-2). Das gleichzeitige Offnen oder SchlieBen wihrend eines Drucksprunges ldsst
daher eher Verteilungen um eine oder zwei dominante Zeitkonstanten als diskrete Verteilun-
gen erwarten. Die Anwendung der beschriebenen Methode auf die FGC-Daten zeigte den
Vorteil gegeniiber der ,,manuellen” Anpassung mit diskreten Exponentialfunktionen. Es wur-
de gezeigt, dass eine hervorragende Anpassung der experimentellen Daten mittels mono- oder
bi-exponentieller Exponentialverteilungen mit grofer Giite sowohl in gesunden als auch in
ARDS-Lungen moglich war. Die daraus resultierenden Ergebnisse konnen jedoch irrefithrend
sein. Tatsdchlich wurden in einigen Féllen kontinuierliche Verteilungen gefunden, die eine
der NLLS-Anpassung vergleichbare Giite zeigten. Dies war erst durch die Einfiihrung konti-
nuierlicher Verteilungen mdglich.

Ein unerwartetes Ergebnis zeigte sich in drei gesunden sowie in sechs ARDS-Lungen. Die
hier gefundene Verteilung S(4) verschwand nicht bei A, unabhingig von der Wahl dieser
Grenze. Dies war in den Simulationen nicht beobachtet worden. Obwohl die Daten sowohl
durch die Ergebnisse der Contin-Analyse als auch durch die NLLS-Anpassung sehr gut be-
schrieben wurden, scheint dies ein Indikator dafiir zu sein, dass in diesen Féllen ein anderes
Modell (d. h. nicht exponentiell) notwendig sein kdnnte. Zur Klidrung dieses Sachverhalts sind
weitere Studien notwendig.

Die Vermutung liegt nahe, dass die beschriebene Analyse der Zeitkonstanten auch mit ande-
ren Messgroflen (z. B. CT-Dichtefenster [Markstaller99]) moglich ist. Da sich jedoch die
zugrunde liegenden Parameter vom FGC unterscheiden (z. B. Gas und festes Gewebe), mag
eine Auswertung zu anderen Resultaten flihren. Somit hdangt auch die physiologische Interpre-
tation der Parameter davon ab.

Durch die Einschrinkung auf eine transversale Lungenschicht ist die Aussagekraft der vorge-
stellten Methode unter Umsténden auf diese Schicht begrenzt. In anderen Bereichen der Lun-
ge sind gegebenenfalls andere Zeitkonstanten zu erwarten. Zudem erfolgte im Rahmen dieser

Studie keine regionale Analyse der Zeitkonstanten.

3.4.3 Fazit

In der vorliegenden Studie wurde eine neue Methode zur Bestimmung ventilatorischer Zeit-
konstanten aus dynamischen CT-Daten vorgestellt. Das zeitliche Verhalten der Beliiftung der
Lunge kann somit objektiv beschrieben werden, ohne vorherige Annahmen {iber die Anzahl
der zu bestimmenden Zeitkonstanten zu treffen. Die Ergebnisse stiitzen die Hypothese, dass

ventilatorische Zeitkonstanten durch kontinuierliche Verteilungen beschrieben werden kon-
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nen. Verteilungen um zwei dominante Zeitkonstanten scheinen auszureichen, um das kom-
plexe Verhalten sdmtlicher in der Schicht befindlicher Atemwege und Alveolen wéhrend der
Beliiftung zu charakterisieren. Das Ziel dieser Studie war die Entwicklung und Validierung
einer neuen Methode zur Analyse ventilatorischer Prozesse in der Lunge mittels dynamischer
CT. Zur Beurteilung physiologischer Implikationen sowie Interpretationen sind weitere Tier-

experimente und klinische Studien notwendig.
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4 Dynamische *He-MRT: Analyse der Ventilation der Lunge
mittels Entfaltung

4.1 Einleitung

Die dynamische Ventilationsbildgebung der Lunge mit hyperpolarisiertem “He bietet
nicht-invasiv und ohne Zuhilfenahme von ionisierender Strahlung eine hohe zeitliche und
rdumliche Auflosung. Die Messung der Spindichte nach Inhalation einer bestimmten Menge
*He-Gases visualisiert die luftgefiillten Bereiche in der Lunge effektiv. Dem liegt die Annah-
me zugrunde, dass jeder Bereich mit Signal ventilierten Lungenarealen entspricht.

Zum Verstindnis der Verteilung von Gasen in der Lunge miissen ventilatorische Prozesse
wihrend der In- und Exspiration quantifiziert werden. Dazu ist eine zeitliche Auflésung von
100ms und weniger ndtig. Aus diesem Grund wurden in der Vergangenheit zur Bestimmung
funktioneller Parameter der Lungenventilation mittels *He-MRT verschiedene schnelle MR-
Bildgebungstechniken entwickelt. An der Universititsklinik in Mainz wurde vor allem die
Spontanatmung nach Einatmung einer definierten Menge *He-Gases unter Verwendung von
FLASH-Projektionssequenzen untersucht. Die sich dabei ergebenden Signal-Zeit-Kurven
wurden mittels einer Fermi-Funktion angepasst und daraus der maximale *He-Fluss (Peak
Flow, PF), die Anstiegszeit (Rise Time, RT) und die maximale Signalintensitét (Amplitude,
A) als lokale Lungenfunktionsparameter bestimmt [Lehmann04].

Dabei zeigte sich, dass unter Umstdnden die durch Anpassung einer Modell-Funktion an die
Signal-Zeit-Kurve berechneten Parameter von der Form und der Dauer des eingeatmeten *He-
Bolus abhéngig waren. Damit wéren Aussagen iiber die Ventilation nur qualitativ moglich.
Aus diesem Grund ist zur Bestimmung quantitativer Parameter der Lungenventilation eine
Methode notwendig, die eine Analyse der (schnellen) Verteilung von Gasen in der Lunge fiir
eine beliebige Gestalt des *He-Bolus ermdglicht.

Um die Berechnung quantitativer Parameter unabhingig von der Form der trachealen Input-
funktion (TIF) durchfithren zu koénnen, war das Ziel der vorliegenden Studie daher die Imp-
lementierung und Evaluierung einer modell-unabhingigen Entfaltungsmethode zur
Bestimmung quantitativer Parameter der Lungenventilation. Die Entfaltung wird in der vor-
liegenden Studie mittels Tikhonov-Regularisierung unter der Verwendung von linearen
Zwangsbedingungen sowie einer Reprisentation der Gewebefunktionen mittels B-Splines
durchgefiihrt. Die Methode wurde nachfolgend in Simulationen an synthetischen Messdaten

sowie in-vivo im Rahmen eines Pilotversuchs getestet.
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4.2 Material und Methoden

4.2.1 Theorie

Wihrend der Inhalation des Heliums dndert sich die Konzentration des Gases in der Lunge

(siche Abbildung 4-1). Bildpunktweise ldsst sich daraus eine Signal-Zeit-Kurve y bestimmen.

Abbildung 4-1: Ventilationsaufnahme eines gesunden Probanden. In den oberen beiden Reihen betragt der
Zeitabstand zwischen zwei Bildern 0,128s. Es ist zu erkennen, wie der *He-Bolus die Trachea passiert, dann
durch die Bronchien stromt und den Alveolarbereich erreicht. In der unteren Zeile betrdgt der Zeitabstand
zwischen zwei Bildern 1,28s. Hier ist die Signalabnahme aufgrund des Verlustes der Polarisation durch die
applizierten HF-Impulse sowie der 7;-Relaxation durch den Kontakt des *He mit paramagnetischem Sauerstoff
zu erkennen [Lehmann03].

Durch Anpassung einer Modellfunktion an die gemessenen Signal-Zeit-Kurven lassen sich
daraus bildpunktweise quantitative Parameter ermitteln und als Parameterkarten darstellen
(siche Abbildung 4-2) [Lehmann03]. Diese liefern Informationen iiber die regionale Vertei-
lung der Ventilation. Deutlich sind zum Beispiel lokale Unterschiede bei der Amplitude zwi-
schen zentralen und peripheren Regionen erkennbar.

Bezeichnet man mit 7 die Zeit und betrachtet das Einstrémen des *He als Folge rechteckiger
Impulse, so wird mit jedem Impuls der Hohe i(7) und der Dauer dz die 3He-Menge i(7)d7 zur
Verfiigung gestellt. Eine Gewebeantwort r, d. h. eine Funktion, die eine Gewebeeigenschaft

beschreibt, wird definiert durch die Reaktion des Gewebes auf einen instantanen ’He-Bolus
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0 0

Anstiegszeit [s] Verziigerungszeit |s]
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Abbildung 4-2: Parameterkarten eines gesunden Probanden: a) Anstiegszeit RT, b) Verzogerungszeit ty, ¢)
Amplitude A, d) Maximaler *He-Fluss PF. Die Definition der Parameter RT, PF und A erfolgt in Ab-
schnitt 4.2.2. Die Verzogerungszeit ¢y stellt die Zeitdifferenz zwischen den Punkten dar, an denen das Signal in
der Trachea 50% seines Maximalwertes und das Signal in der Lunge 90% seines Maximalwertes erreicht. Die
etwas erhOhte Anstiegszeit im Bereich der anatomischen Herzposition (siche Pfeil) ist moglicherweise auf
Bewegungsartefakte aufgrund des Herzschlags zuriickzufiihren [Lehmann03].

zum Zeitpunkt 7= 0. Zunichst wird angenommen, dass diese Gewebeantwort, bis auf eine
Verschiebung, unabhidngig vom Zeitpunkt des Einstromens ist (stationér). Hinzu kommt, dass
mehrere *He-Boli als Gewebeantwort die Summe der Antworten auf alle einzelnen Boli her-
vorrufen (linear). Das Einstrdmen des *He in die Lunge kann dann als ein stationdres und
lineares System beschrieben werden [Zierler62].

Die Signal-Zeit-Kurve y ergibt sich somit durch mathematische Faltung der Gewebeantwort r

mit einer TIF, d. h. dem iiber die Zeit gemessenen Signal i in der Trachea:

t
y (@) =[it-7)r(r)de. (4.1)
0
Die TIF i und die Signal-Zeit-Kurve y werden zu n diskreten dquidistanten Zeitpunkten
t=[t, ..., t,] gemessen. Die zum Zeitpunkt #; gemessenen Werte der TIF und der Signal-Zeit-
Kurve werden mit i(¢;) und y(#,)=Yi bezeichnet. Die Diskretisierung von Gleichung (4.1) ergibt
unter Berticksichtigung von Rauschen:

i

y()=y, =D i(t,—7))-1(z,)-At+¢,, i=12,...,n (4.2)

J=1
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Das Abtastintervall wird hier mit A und das Rauschen der Messwerte mit & bezeichnet. Ziel
ist die Berechnung der Gewebekurve r aus den Messwerten Yy und der Inputfunktion i.
Prinzipiell kann Gleichungssystem (4.2) durch Riicksubstitution geldst werden. Dies ist je-
doch sogar fiir geringe Rauschniveaus ein mathematisch schlecht-gestelltes Problem. Die
Entfaltung kann daher zu unphysiologischen und unphysikalischen Losungen fiihren, wenn
nicht zur Berechnung von r bestimmte Randbedingungen a priori aus Voriiberlegungen fest-
gelegt werden.”

Der Losungsvektor r hat n Eintrage und damit » Freiheitsgrade. Die Anzahl der Freiheitsgrade
kann durch die Reprisentation der Funktion als Summe stiickweise glatter B-Splines reduziert
und gleichzeitig die numerische Stabilitidt der Losung verbessert werden [Verotta93a, Verot-
ta93b]. Dies ermoglicht auch die Beriicksichtigung von Zwangsbedingungen, welche Stetig-
keit und lokale Glattheit der Losung gewahrleisten:

D
re)=> BY¢)a,, i=12...,n (4.3)
j=1

In dieser Summe reprisentieren die B{" den j-ten B-Spline der Ordnung k fiir die Knotenfol-

ge 7; bis 7,14, wobei mit p+k die Anzahl der Knoten und mit « der Vektor der
B-Spline-Koeffizienten bezeichnet werden. Die Signal-Zeit-Kurve y kann dann als Summe

von Faltungsintegralen mit der TIF i beschrieben werden:

p_i-1 P
Za IB(k)(s) i(f,—s)ds = Zz BP(u)-i(t,~u)=>'D, e, (44)
j=1 I=1 J=1

Im Sinne einer kompakteren Schreibweise wurde hier die Matrix D eingefiihrt, die durch
Faltung der B-Splines mit der TIF berechnet wird:

= [BP@)-i(t,~u)ydu, DeR™” . (4.5)
0

Ein hdufiges Phdnomen bei der Losung von inversen Problemen sind (unphysikalische) Oszil-
lationen in r. Um die Losung zu stabilisieren und damit einer physikalisch sinnvollen Losung
nahe zu kommen, sind zusdtzliche Randbedingungen nétig. Da davon auszugehen ist, dass
sowohl die Gewebefunktion als auch deren zeitliche Anderung keine Unstetigkeiten aufwei-

sen, wurde in dieser Studie die Stetigkeit der ersten Ableitung als Zwangsbedingung verwen-

? Die implementierte Entfaltungsmethode wurde von Jerosch-Herold et al. zur Analyse von Herzperfusions-
messungen vorgeschlagen [Jerosch(02].
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det. Dies wurde durch folgenden Operator realisiert:
L= e R, (4.6)
1 -1

Gelost wird dann das Minimierungsproblem (2.34):

min{||Da—y||z+ﬂ,2| z;aeﬂ%”}. 4.7)

Die Suche des Minimums beziiglich « fiihrt zu den Normalengleichungen:

D'Da+AL'La=D"y, ae®R’. (4.8)

Fiir L=I befinden sich diese in Standardform, und es ergibt sich unter Zuhilfenahme der SVD

von D:

a= Z(G sz Ly, (4.9)

1

In der hier vorliegenden Implementierung mit L#l wurden die Normalengleichungen zunichst
in die Standardform transformiert (siche Abschnitt 2.3.4) und dann die Losungen fiir 200
logarithmisch zwischen 107 und 20 verteilte A entsprechend Gleichung (4.9) berechnet. Der
optimale Parameter A,,, ergab sich mittels des L-Curve-Kriteriums. Die Losung a = a,,, mit
A= Ao wurde dann wieder in die allgemeine Form transformiert und die Gewebefunktion r

daraus gemil Gleichung (4.3) berechnet.

4.2.2 Modell

Die Einatmung hyperpolarisierten *He-Gases fiihrt zu einem Signalanstieg in den Regionen,
die mit Gas gefiillt werden. Dies ermoglicht prinzipiell eine bildpunktweise quantitative Aus-
wertung der Signal-Zeit-Kurven Y. In bisherigen Studien atmeten die Patienten und Proban-
den zunidchst einmalig eine bestimmte Menge *He und danach weiter Raumluft wéhrend
kontinuierlicher Atmung ein. Die sich ergebenden Signal-Zeit-Kurven wurden bis zu dem
Messwert  0,128s nach dem Maximum mittels Fermi-Funktionen angepasst

[Lehmann04]:

A
Y(f)zma (4.10)
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wobei mit ¢ die Zeit seit Beginn der *He-Anflutung bezeichnet wird. A, B und C sind Parame-
ter der Anpassung. Aus diesen Parametern wurden neben dem maximalen Signal A der ma-
ximale *He-Fluss PF und die Anstiegszeit RT bestimmt. RT entspricht der Zeitdifferenz
zwischen den Punkten, an denen das Signal in der Lunge 10% und 90% seines Maximalwer-
tes erreicht. Somit ergibt sich:

PF:&; RT:%_

(4.11)
Gleichung (4.10) beschreibt jedoch die gemessene Signal-Zeit-Kurve nicht vollstdndig. Ver-
schiedene Effekte fithren bei Ventilationsmessungen zur Abnahme der Polarisation und damit
der Signalintensitét.

Unter Berlicksichtigung der in Abschnitt 2.2.5 beschriebenen Phdnomene wurde in allen
Simulationen als Modell fiir die synthetischen Gewebekurven r eine modifizierte Fermi-
Funktion verwendet:

A - =
r (t) = 1+ e,(,,B).C - COS l(a) e . (412)

4.2.3 Algorithmus zum Test der Entfaltungsmethode

Zur Evaluierung der Entfaltungsmethode wurde ein Algorithmus implementiert, der den
Gegebenheiten bei der *He-MR-Bildgebung méglichst nahe kommt und in allen Simulationen
zur Anwendung kam (siehe Abbildung 4-3).

Die durch bildpunktweise Analyse gewonnenen Signal-Zeit-Kurven entsprechen im Allge-
meinen nicht den tatsichlichen, als kontinuierlich vorauszusetzenden Signal-Zeit-Kurven.
Vielmehr werden bei realen Messungen die kontinuierlichen Signal-Zeit-Kurven in Interval-
len abgetastet, die von der jeweiligen Messsequenz vorgegeben werden. Zusitzlich liberlagert
nicht-physiologisches Rauschen das von der Spule gemessene Signal. SchlieBlich werden die
nach der inversen Fourier-Transformation berechneten Werte zur Erstellung des Bildes auf

ganze Zahlen gerundet.
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Abbildung 4-3: Algorithmus zur Evaluierung der Entfaltungsmethode. Zunichst wurden mittels der modifi-
zierten Fermi-Funktion (4.12) quasi-kontinuierliche (Az,,,=0,5ms) synthetische Gewebefunktionen berechnet
(schwarz in B). Diese wurden mit unterschiedlichen Inputfunktionen numerisch gefaltet (als Beispiel hier iygrr
(blau in A), um eine synthetische Signal-Zeit-Kurve (schwarz in A) zu erhalten. Nach Abtastung mit der zugrunde
gelegten zeitlichen Auflosung wurde Rice-verteiltes Rauschen hinzu addiert, und die resultierenden Werte auf
ganze Zahlen gerundet. Nachfolgend wurde aus der so berechneten synthetischen Signal-Zeit-Kurve mittels
Entfaltung eine Gewebekurve bestimmt (rot in B). AbschlieBend erfolgte eine Anpassung von Gleichung (4.12) an
diese Gewebekurve und ein Vergleich der entsprechenden Parameter.

Um den Entfaltungsalgorithmus zu testen, wurden daher in allen Simulationen zunéchst
quasi-kontinuierliche Gewebekurven durch die Berechnung synthetischer Gewebekurven r¢on
mittels Gleichung (4.12) mit einer hohen zeitlichen Auflosung von Afqn=0,5ms berechnet.
Die so gewonnenen synthetischen Gewebekurven Iy, wurden mit verschiedenen TIF icon
(Ateon=0,5ms) numerisch gefaltet, um quasi-kontinuierliche Signal-Zeit-Kurven Yn zu erhal-

ten. Durch Abtastung sowohl von Y .n als auch von i mit der zugrunde gelegten zeitlichen
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Auflésung der Messsequenz wurden die ,,gemessenen‘ Signal-Zeit-Kurven Y, und die ,,ge-

messenen” Inputfunktionen i, bestimmt (zundchst ohne Rauschen):

y real (tl) = y cont (tz) und irea] (tl) = icont (ti)’ (4 13)

wobei t;=i-At, i€[1, ..., n].

Nun wurde Rice-verteiltes Rauschen zu Y., addiert:

2 2
yR,.w(tl.)=\/[zi,1-a+yr%fz(4)J +(zi,2-a+)/’%12(ti)j Ci=l..n (4.14)

Die normalverteilten Pseudo-Zufallszahlen z;; und z;» wurden numerisch mittels einer ent-
sprechenden Matlab-Routine (Version 7.1, The Mathworks Inc., Natick, USA) berechnet. Die
korrigierte Standardabweichung o des Rauschens im Real- und Imaginérteil wurde hierbei aus
dem, in den Simulationen jeweils vorgegebenen, maximalen Signal-Rausch-Verhéltnis (SNR)

in einer Region der Lunge bzw. der Trachea bestimmt:

o = PaX(Y o) (4.15)
SNR

In allen Simulationen wurde i, als unverrauscht angenommen, da im Fall der TIF das maxi-
male SNR stets groBBer als 20 war (siehe Abschnitt 4.3.2). AnschlieBend wurden die Werte von
Yreal UNd iy auf ganze Zahlen gerundet. Aus den so ermittelten Signal-Zeit-Kurven und tra-
chealen Inputfunktionen ergab sich durch Anwendung obiger Entfaltungsmethode eine vor-
laufige berechnete Gewebekurve remp. Mittels Anpassung von Gleichung (4.12) an I'emp
(Levenberg-Marquardt) wurde die endgiiltige berechnete Gewebekurve rgpn, ermittelt. Ab-
schlieffend wurden die Parameter PF, RT, A, ¢ und 7; aus I'gu bestimmt und mit den ent-

sprechenden Werten von I, verglichen.

4.2.4 Simulationen

Um den Entfaltungsalgorithmus unter verschiedenen Bedingungen zu testen, wurden zunéchst
samtliche synthetische Gewebekurven mit unterschiedlichen Inputfunktionen gefaltet, dann
mittels obigem Entfaltungsalgorithmus entfaltet und die Abweichungen der berechneten

Parameter von den urspriinglichen bestimmt.
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In allen Simulationen wurden fiir zeitliche Auflosungen von A=128ms, 32ms und 8ms RT
zwischen 0,1s und 2s im Abstand von 0,1s und fiir jede RT zusétzlich PF zwischen 0,1a.u.
und 0,9a.u. (Schrittweite 0,2a.u.) variiert. Mit Gleichung (4.12) wurden A, B und C bestimmt.
Samtliche Simulationen erfolgten fiir SNR=20, 10 und 5 sowie ohne Rauschen. Fiir jede Pa-
rameterkombination und jedes SNR wurden die Simulationen jeweils 50-mal wiederholt. In
allen Simulationen mit Ausnahme von Abschnitt 4.2.4.7 wurde ein Flipwinkel von o= 1°
gewihlt. Zusétzlich wurde die Relaxationszeit auf 7,=21,5s festgesetzt [Lehmann03].

Die Modellierung der Gewebefunktion mittels B-Splines erfordert a priori die Definition von
Anzahl und Abstand der Stiitzstellen sowie des Grads der B-Splines. In bisherigen Studien
haben sich dquidistante Stiitzstellen mit bestimmten Vielfachheiten bewéhrt, um Glattheit und
Stetigkeit von r sowie der Ableitungen bis zum Grad (k-1) sicherzustellen [Jerosch02]. Um
die Knoten zu definieren, wurde in der vorliegenden Studie zunéchst das Intervall 0 <¢<S5s in
m-1 dquidistante Intervalle mit Stiitzstellen &=(&;, &, ..., &,) unterteilt. Aus diesen Stiitzstel-

len wurde dann die Knotenfolge definiert:
T, =1,=7;=7,=¢,=0s,

T, =Gn fUr S<i<p+k-—4, (4.16)
2-,z7+k—3 = z-p+}’{—2 = Tp+k—1 = Tp+k = gm = SS ‘

Damit haben alle inneren Knoten die Vielfachheit eins; sowohl die Funktionswerte als auch
die 1. und 2. Ableitung der dort zusammentreffenden B-Splines stimmen iiberein. Die Rand-
knoten haben jeweils die Vielfachheit £~=4, um dort Unstetigkeiten zu verhindern [deBoor78].
Um den Einfluss der Anzahl der Stiitzstellen zu untersuchen, wurden sdmtliche Simulationen
fiir m=12, 24 und 36 wiederholt. Die Anpassung von Gleichung (4.12) an die berechneten
Gewebekurven mittels des verwendeten Anpassungsalgorithmus erforderte aufgrund der
groflen Bandbreite der simulierten Parameter sowie einer Messzeit von 5s eine Beschriankung

des maximalen 7; auf 25s.

4.2.4.1 Simulationen mit verschiedenen Inputfunktionen

In vorangegangenen Patientenstudien wiesen die Signal-Zeit-Verldufe in der Trachea héufig
nahezu rechteckige Profile auf. Aus diesem Grund wurden zunichst sdmtliche Gewebefunkti-
onen rq mit vier rechteckigen Inputfunktion i ecpreck der Dauer b=128ms, 256ms, 512ms und

1024ms numerisch gefaltet:

. const  ty,...,t, 417
e ec = 2 :
rechteck 0 sonst ( )
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wobei z = % ‘e Der Parameter const wurde so gewahlt, dass das numerische Integral jeweils

400 ergab, um die Inhalation einer jeweils gleichen Menge Heliums zu simulieren.

In der Realitét werden sich keine idealen rechteckigen Konzentrationsprofile einstellen. Viel-
mehr wird sich zundchst ein Anstieg und danach ein Abfall des Signals in der Trachea zeigen.
Diesem Sachverhalt wurde Rechnung getragen, indem alle Gewebefunktionen zudem mit vier
GauB3-férmigen Inputfunktionen igq,p mit Standardabweichung oga,s von 32ms, 64ms, 128ms
und 256ms gefaltet wurden:

t2

2o (4.18)

: 1
| =ad -—F=¢
Gaufs [
O-Gauﬁ 2 73

Auch hier wurde der Parameter a so gewdhlt, dass das numerische Integral 400 ergab (Nor-
mierung). SchlieBlich wurden sdmtliche Gewebefunktionen noch mit einer Inputfunktion
imrT, die im Rahmen einer 3He-Pilotstudie mit einem Probanden ermittelt wurde, gefaltet.
Diese Inputfunktion wurde urspriinglich mit einer zeitlichen Auflosung von Ar=128ms ge-
messen. Um sie auch mit synthetischen Gewebefunktionen r.y, die mit hoherer zeitlicher
Auflésung simuliert wurden, falten zu konnen, wurden die gemessenen Werte von iygrr mit
kubischen Splines interpoliert. Mit dem so gewonnenen Ausdruck wurden nachfolgend TIF
fiir Ar=32ms und 8ms berechnet. Die Signal-Zeit-Kurven wurden nachfolgend mit den ent-
sprechenden TIF mittels der Entfaltungsmethode entfaltet, und die in Abschnitt 4.2.2 be-
schriebenen Parameter sowie deren prozentuale Abweichungen von den vorgegebenen
Werten bestimmt.

In der Praxis ist es im Allgemeinen nicht moglich, genaue Aussagen dariiber zu treffen, ob ein
bestimmter *He-Bolus eher zu einer rechteckigen oder einer GauB-formigen Inputfunktion
gefiihrt hat. Aus diesen Griinden werden in Abschnitt 4.3.1.2 die Ergebnisse der beiden kur-
zen Inputfunktionen i echreck,128ms UNd iGaup 32ms Zusammengefasst und mit ,.kurze Inputfunktio-
nen* bezeichnet. Ebenso wurden die drei ldngsten Inputfunktionen imrr, iGaus2s6ms und

| rechteck.1024ms jeweils zusammengefasst dargestellt und mit ,,lange Inputfunktionen‘ bezeichnet.

4.2.4.2 Verschiebung der Signal-Zeit-Kurven gegentiber TIF

In der Praxis stellt sich die Frage, zu welchem Zeitpunkt die zu entfaltende Signal-Zeit-Kurve
tatsdchlich beginnt. In der Vergangenheit wurden verschiedene Algorithmen entwickelt, um
den ersten Punkt aus experimentellen Messdaten zu bestimmen [Schreiber98]. Zur zuverldssi-
gen Berechnung quantitativer Parameter ist daher eine Methode wiinschenswert, die unabhéin-

gig von der genauen Detektion des Beginnes der Signal-Zeit-Kurve reproduzierbare und
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verlassliche Ergebnisse liefert. In einem zweiten Satz von Simulationen wurde daher unter-
sucht, ob die vorgestellte Entfaltungsmethode dies gewéhrleistet, falls fiir die Entfaltung vor
dem Beginn der eigentlichen Signal-Zeit-Kurve zusétzliche Punkte hinzugenommen werden.

Der Einfluss von Datenpunkten vor der *He-Anflutung im Lungengewebe auf die Entfaltung
wurde untersucht, indem erneut sdmtliche Gewebefunktionen r.o, mit den gleichen Input-
funktionen wie in Abschnitt 4.2.4.1 gefaltet wurden. Vor der Entfaltung und vor der Addition

des Rauschens wurden diese Signal-Zeit-Kurven um die Zeit d verschoben:

yreal(ti_d) lZd/At
yverschohen (t): 0 0 < d s (419)
<i<d/.

wobei d die Werte 32ms, 64ms, 128ms und 256ms annahm. Den so gewonnenen Signal-Zeit-
Kurven wurde erneut Rauschen mit SNR=20, 10 und 5 iiberlagert. Ebenso wurden Signal-
Zeit-Kurven ohne Rauschen simuliert. Danach erfolgten die Entfaltung sowie erneut der
Vergleich der in Abschnitt 4.2.2 beschriebenen Parameter mit den berechneten Werten.

Bei in-vivo-Messungen ist es in der Regel nicht mdglich, den genauen Beginn einer Signal-
Zeit-Kurve bzw. die tatsdchliche Verschiebung zu bestimmen. Aus diesem Grund wurden zur
Auswertung der Simulationen in Abschnitt 4.3.1.3 die Ergebnisse aller Verschiebungen d fiir
| rechteck,128ms UNd 1Gayp32ms €benso in einer Auswertung zusammengefasst wie die Ergebnisse

aller Verschiebungen d der Inputfunktion iyrr.

4.2.4.3 Gemeinsame Verschiebung von Signal-Zeit-Kurve und TIF

In den bisherigen Simulationen wurde vorausgesetzt, dass die TIF i korrekt bestimmt wurde.
Dies bedeutet insbesondere, dass die kontinuierliche Inputfunktion und die tatsdchliche Mes-
sung zeitgleich beginnen miissen. Dies ist in der Praxis jedoch sehr unwahrscheinlich. Wahr-
scheinlicher ist, dass aufgrund der zeitlichen Auflosung Az der Messsequenz der erste Wert
der Inputfunktion, der fiir die Entfaltung Verwendung findet, entweder einige Zeit vor dem
tatsdchlichen Beginn der Inputfunktion (siehe Gleichung (4.21), d>0s) oder einige Zeit nach
dem Beginn der Inputfunktion (siche Gleichung (4.20), d<0s) liegt. Das Gleiche gilt auch fiir
die gemessene Signal-Zeit-Kurve. Dieser Situation wurde in einem weiteren Satz von Simula-
tionen Rechnung getragen.

Es wurden zunichst erneut simtliche Gewebefunktionen mit allen Inputfunktionen gefaltet.
Nach Hinzufiigen des Rauschens wurden vor der Entfaltung sowohl die Inputfunktion als

auch die Signal-Zeit-Kurven um den gleichen Zeitraum d verschoben:

y verschoben (tz) = y cont (ti - d) und I verschoben (tl ) = I cont (tl - d)’ (420)
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fiir d=-32ms und -64ms bzw.

Y ot = {ycom(t,- q) x4
verschoben \"i O O ) l ’ d/At
(4.21)
~d) 29,

: §oomt
und I verschoben (tl ) = { Com( l

0 03i<%t’

wobei d die Werte 32ms und 64ms annahm. Danach erfolgte die Entfaltung von Yyerschoben
mittels iyerschoben Und erneut der Vergleich der in Abschnitt 4.2.2 beschriebenen Parameter mit

den vorgegebenen Werten.

4.2.4.4 Simulationen fur Anstiegszeiten RT<0,1s

Die in der Lunge tatsdchlich vorhandenen Anstiegszeiten sind bisher nicht bekannt. Unter
Umstidnden vollziehen sich ventilatorische Prozesse in der Lunge mit Anstiegszeiten
RT<O0,1s. In den bisherigen Simulationen zeigte sich jedoch, dass die Abweichungen der
berechneten Werte vor allem fiir PF und RT von den vorgegebenen Werten nur fiir eine hohe
zeitliche Auflésung von 8ms und SNR=20 unter 50% blieben (siche Abschnitt 4.3.1.2). Nur in
diesem Fall wiirde es daher gegebenenfalls mdglich sein, auch flir Anstiegszeiten RT<O0,1s
verldssliche Werte mittels obiger Methode zu bestimmen.

Dieser Sachverhalt wurde in einem weiteren Satz von Simulationen untersucht, indem fiir eine
zeitliche Auflosung von Ar=8ms Gewebekurven I, mit Anstiegszeiten RT=0,01s, 0,025s,
0,05s und 0,075s mit PF=0,5a.u. in allen Simulationen berechnet wurden. Da sich in den
vorangegangenen Simulationen gezeigt hatte, dass sich die Ergebnisse mit zunehmender
Anzahl an Stiitzstellen verbesserten, wurden diese Simulationen fiir 36 Stiitzstellen durchge-
fiihrt. Bei einer Messzeit von 5s entspricht bei 500 Stiitzstellen der Abstand zweier Stiitzstel-
len der kleinsten untersuchten Anstiegszeit von 10ms. Zusitzlich wurde daher untersucht, ob
eine solch hohe (und mit hohem Rechenaufwand verbundene) Anzahl Stiitzstellen fiir diese
sehr kurzen Anstiegszeiten verlésslichere Ergebnisse gewihrleistet.

Da in den vorangegangenen Simulationen gefunden wurde (sieche Abschnitt 4.3.1), dass ver-
gleichsweise lange TIF die genaue Berechnung der Parameter bei kleinen Anstiegszeiten
verhindern und sich zusétzlich keine signifikanten Unterschiede zwischen der GauBB-féormigen
Inputfunktion mit o= 32ms und der rechteckigen Inputfunktion mit d=128ms zeigten, wurden
diese Simulationen fiir eine rechteckige Inputfunktion i,ecireck mit d=128ms durchgefiihrt. Die

Simulationen wurden fiir SNR=20 und ohne Rauschen durchgefiihrt.
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Die Messzeiten fiir ein vollstindiges *He-Lungenventilationsbild liegen bisher bei iiber 30ms.
Dies liegt vor allem daran, dass ein TR von weniger als 2ms eine nur schwer zu erreichende
untere Grenze darstellt. Mit einer solch hohen zeitlichen Aufldsung sollte es jedoch moglich
sein, auch bei kiirzesten Anstiegszeiten verldssliche Ergebnisse zu erhalten. Aus diesem
Grund wurden abschlieend die gleichen Simulationen fiir eine zeitliche Auflosung von

At=2ms mit 36 und 500 Stiitzstellen durchgefiihrt.

4.2.4.5 Variation des Flipwinkels «

In den bisherigen Simulationen sowie im verwendeten Messprotokoll der fiir die
in-vivo-Messungen verwendeten Sequenz wurde a = 1° als Flipwinkel gewdhlt (sieche Ab-
schnitt 4.2.5.1). Die Auswertungen der Messergebnisse legten jedoch die Vermutung nahe,
dass sich grofere Flipwinkel (~2-4°) ergaben (siche Abschnitt 4.3.2). Abbildung 4-4 zeigt
deutlich die Auswirkungen unterschiedlicher Flipwinkel auf die gemessene Gewebekurve. Ob
durch die Wahl des Flipwinkels eine groflere Genauigkeit der berechneten Parameter erzielt
werden kann, wurde daher in einem weiteren Satz von Simulationen mit « = 3° untersucht.
Fiir eine zeitliche Auflosung von Ar=8ms und 36 Stiitzstellen bei einer rechteckigen Input-
funktion iyecneck mit d=128ms wurden Gewebekurven rg,, mit Anstiegszeiten RT=0,01s,
0,025s, 0,05s und 0,075s sowie von 0,1s bis 2s bei einer Schrittweite von 0,1s (PF=0,5a.u. in
allen Fillen) simuliert. Fiir jede Parameterkombination wurden 50 Simulationen bei SNR=20

durchgefiihrt. In allen Féllen wurde 7,=21,5s gewéhlt.

4.2.4.6 Simulationen mit in-vivo bestimmten trachealen Inputfunktionen

Die Bestimmung der tatséchlich in-vivo vorliegenden Parameter PF .1, RTcal, Areal, Greal und
T rear erfolgte anhand von Simulationen mit den in-vivo bestimmten trachealen Inputfunktio-
nen ireal gesund UNA Irea ARDS (Siche Abschnitt 4.2.4.9). Die Anstiegszeit RT wurde von 0,01s bis
0,1s bei einer Schrittweite von 0,01s sowie von 0,2s bis 2s bei einer Schrittweite von 0,1s
(PF=0,5a.u. in allen Féllen) variiert. In allen Simulationen wurde SNR=20, a=3° und
T/=21,5s gewihlt, da sich in der Tierstudie sehr dhnliche Resultate ergaben (sieche Abschnitt
4.3.2) und zudem ein Vergleich mit den Ergebnissen der Simulationen mit irechteck,128ms MOZ-

lich wurde. Fiir jede Parameterkombination wurden erneut 50 Simulationen durchgefiihrt.

4.2.4.7 Variation der Relaxationszeit T;
Die Ergebnisse der in-vivo-Messungen lielen vermuten, dass Relaxationszeiten von etwa 19s
bis 25s vorlagen. Damit lagen sie im Bereich der bei den bisherigen Simulationen angenom-

menen Relaxationszeit von 21,5s. Abbildung 4-4 zeigt, dass sich Gewebekurven mit unter-
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Abbildung 4-4: Variation der Relaxationszeit T; und des Flipwinkels a. Gezeigt sind unterschiedliche
synthetische Gewebefunktionen, die mittels Gleichung (4.12) fiir verschiedene Kombinationen des Flipwinkels
aund der Relaxationszeit 7; bestimmt wurden (bei ansonsten identischen Parametern). Wahrend die Variation
von T; zwischen 15s und 30s kaum zu Verdnderungen insbesondere im ansteigenden Teil der Kurve fiihrt,
wirken sich unterschiedliche Flipwinkel sehr stark aus.

schiedlichen Relaxationszeiten innerhalb des hier relevanten Bereichs insbesondere im anstei-
genden Teil der Gewebekurve kaum unterscheiden. Auch im abfallenden Teil der Gewebe-
kurven zeigen sich nur geringfiigige Unterschiede. Auf Simulationen, die die Genauigkeit der
Berechnung der verschiedenen Parameter abhidngig von der Relaxationszeit untersuchen,

wurde daher verzichtet.

4.2.4.8 Durchfihrung der Simulationen

Die fiir die Simulationen notwendigen Routinen wurden in Matlab implementiert, da hier
bereits in der Literatur verwendete Prozeduren und Funktionen fiir die Analyse schlecht-
gestellter Probleme zur Verfligung standen [Hansen94]. Zusitzlich ermoglichte Matlab auch
die Modellierung mittels B-Splines. Die Simulationen wurden auf zwei Windows
XP-Rechnern mit Doppel-Xeon Prozessoren (3,06GHz) durchgefiihrt und bendétigten insge-

samt eine Rechenzeit von etwa funf Monaten.

4.2.4.9 Auswertung der Simulationen

Fiir jede Parameterkombination wurde die Abweichung der berechneten Parameter von den
urspriinglich vorgegebenen Parametern bestimmt und mit A,Wert* bezeichnet, wobei ,Wert*
fiir den jeweils betrachteten Parameter steht. Der berechnete Median Qsg aller Abweichungen
bei einer bestimmten Anstiegszeit wurde ermittelt. Fiir in-vivo-Messungen ist es notwendig,

dass berechnete Parameter in jedem einzelnen betrachteten Fall eine grofe Zuverldssigkeit
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aufweisen. Im Fall der Simulationen bedeutete dies, dass die berechneten Werte neben einer
geringen Abweichung von den urspriinglichen Daten auch eine niedrige Schwankungsbreite
zeigen sollten. Aus diesem Grund wurde als weiterer Parameter aus den 5%- und

95%-Quartilen Qs und Qgs der Verteilung der Abweichungen bei einer bestimmten Anstiegs-

zeit deren Interquartilbereich Al = |Q95 —Q5|/ 2 berechnet. Die entsprechenden auf zwei

Nachkommastellen gerundeten Ergebnisse fiir A,Wert“ wurden als A ,Wert“=Qso (Al wert)

angegeben.

4.2.5 Tierstudie

In einem Pilot-Tierversuch wurde untersucht, ob sich mittels obiger Entfaltungsmethode aus
in-vivo-"He-MR-Ventilationsmessungen quantitative Parameter der Lungenventilation in
gesunden und ARDS-Schweinelungen bestimmen lassen und ob sich die berechneten Parame-

ter hinsichtlich des Erkrankungszustands der Lunge unterscheiden.

4.25.1 Pulssequenz

Um in-vivo simultan sowohl eine Inputfunktion in der Trachea als auch Signal-Zeit-Kurven in
der Lunge mit sehr hoher zeitlicher Auflosung bestimmen zu kénnen, wurde eine schichtse-
lektive Gradienten-Echo-Sequenz (2D-FLASH) mit einer Repetitionszeit von TR=3,5ms und
einer Echozeit von TE=1,9ms eingesetzt (siche Abbildung 4-5). Die verwendete Sequenz
besall keine Phasenkodiergradienten. Da die Schichten abwechselnd angeregt wurden, betrug
der zeitliche Abstand Ar=7ms. Bei einer Anregungsspannung von 20V wurde ein Flipwinkel

o=1° gewihlt. Es wurde zunichst keine Fouriertransformation zur Bildrekonstruktion durch-

gefiihrt.

4.2.5.2 Durchfihrung

Mit Zustimmung der zustindigen Kommission fiir die Genehmigung von Tierversuchen
wurde ein Schwein (26,8 kg) anisthesiert und auf dem Riicken im MR positioniert. Zur Be-
stimmung der fiir die Entfaltung notwendigen Inputfunktion wurde eine erste Schicht senk-
recht zur Trachea anguliert. Zur Bestimmung der Signal-Zeit-Kurven in der Lunge wurde eine
koronare Schicht gewéhlt. In beiden Féllen betrug die Schichtdicke 20mm, das FOV 320mm
und die Matrixgrofle 64x64 Bildpunkte. Das ARDS wurde durch Auswaschung des Surfac-

tants mittels isotonischer Ringer-Losung induziert.
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Abbildung 4-5: Pulsschema der verwendeten FLASH-Sequenz. Die HF-Achse beschreibt die Hochfre-
quenzeinstrahlung. Die Gs-, Ggr- und Gp-Achsen beschreiben die Gradientenfelder fiir die entsprechenden
Ortskodierungen. Die ADC-Achse zeigt das Auslesefenster des Analog-Digital-Wandlers. Die maximale
Gradientenamplitude in Ausleserichtung Gg betrug -2,16mT/m, die maximale Amplitude des Schichtselekti-
onsgradienten Gg 0,655mT/m sowie TR 3,5ms. Da in diesem Pulsschema kein Phasenkodiergradient enthalten
ist, erfolgt eine Projektion entlang dieser Achse. Somit dient im entsprechenden Bild die Phasenkodierrichtung
als Zeitachse, da in diese Richtung keine Fouriertransformation zur Bildrekonstruktion durchgefiihrt wurde.

4.2.5.3 Applikation des *He

Das *He wurde im Institut fiir Physik der Johannes Gutenberg-Universitdt Mainz polarisiert.
Das Gas wurde anschlieBend in spezielle Zellen aus nichteisenhaltigem Glas (Supremax,
Schott-Werke, Mainz) gefiillt (300ml, 3bar). In den Glaszellen betrdgt aufgrund einer speziel-
len Beschichtung die 7;-Zeit infolge der Relaxation des *He durch Kontakt mit der Gefal3-
wand mehr als 70h. In einem Transportbehilter mit einem Haltefeld von 0,3mT wurden die
Zellen zur Klinik transportiert. Der Polarisationsgrad des zur Verfligung gestellten *He betrug
etwa 60%.

Die mit *He gefiillte Glaszelle wurde vor der Messung an ein speziell entwickeltes Applikati-
onssystem [Lauer97] angeschlossen, welches im MR-Gerit platziert wurde. Fiir die Verabrei-
chung des Gases wurde die Applikationseinheit mit einem Beatmungsgerit (Servo 900C,
Siemens Medizintechnik, Erlangen) verbunden. Das Beatmungsgerit befand sich im Vorraum
des MR-Gerites, um die Messung nicht zu storen.

Die Ventilationsmessung wurde unmittelbar nach Ende einer Exspiration gestartet. Das Trig-
gersystem der Applikationseinheit detektierte den Beginn der darauf folgenden Inspiration.
Darauthin wurde der *He-Bolus (ca. 100ml) in den Luftstrom eingebracht. Nach Ende der

Inspiration wurde am Beatmungsgerit eine Atemanhaltephase bis zum Ende der Messzeit
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Abbildung 4-6: Schichtpositionierung bei der Tierstudie. Links ist schematisch eine koronare und rechts
eine sagittale Ansicht der Lunge gezeigt. Die fiir die Bestimmung der trachealen Inputfunktion verwendete
transversale Schicht ist blau dargestellt. In der roten koronaren Schicht wurden die Signal-Zeit-Kurven in der
Lunge bestimmt.

initiiert. Die MR-Akquisition begann etwa 3-5s vor dem Einbringen des *He in die Atemluft

und endete nach 20s. Diese Messung wurde vor und nach Induktion des ARDS durchgefiihrt.

4.2.5.4 Berechnung der Signal-Zeit-Kurven und der trachealen Inputfunktionen

Um eine hohe zeitliche Auflosung zu gewéhrleisten, besall die verwendete Sequenz keinen
Phasenkodiergradienten. Auf diese Art wurde in jedem Anregungsschritt das Signal des ge-
samten, in der jeweiligen Schicht befindlichen *He detektiert. Die Berechnung eines MR-
Bildes erfolgte daher nicht. Die jeweiligen Signale wurden zeilenweise in zwei Rohdatenmat-
rizen gespeichert (siche Abbildung 4-7). Die so gewonnenen Rohdaten wurden zunichst
zeilenweise Fourier-transformiert (Matlab). Der Wert der TIF i, zu einem Zeitpunkt ¢ setzt
sich zusammen aus der Summe aller Signalintensititen der sich zu diesem Zeitpunkt in der
betrachteten Schicht befindlichen *He-Atome. Daher wurden in jeder Zeile die Werte aller
Bildpunkte addiert, die einen deutlichen Signalanstieg gegeniiber dem Rauschen zeigten.

Bezeichnet man das Signal an der Stelle x; zum Zeitpunkt # mit S, (t j), so wurde ausgehend
vom Signal §, (t_/) jeder weitere Datenpunkt dahingehend gepriift, ob der darauf folgende
Datenpunkt S, (t j) einen deutlichen Signalanstieg zeigte. Als Bedingung fiir einen deutlichen

Signalanstieg wurde definiert:

S > S,(t,)+30(5,(t;)) (4.22)

wobei mit E(t/) das mittlere Signal der Datenpunkte x(#), ..., xi(¢) und mit G(Sl. (t_/. )) die

Standardabweichung des mittleren Signals dieser Datenpunkte bezeichnet wurde. Der Punkt

vor dem Wert x;+,(#), bei dem diese Ungleichung erstmals erfiillt wurde, wurde als linker
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Abbildung 4-7: Verteilung der Messwerte. Mit der verwendeten Sequenz wurden die beiden Schichten
abwechselnd angeregt. Da die Sequenz keine Phasenkodierung besal3, wurde zu jedem Zeitpunkt das Signal des
in der jeweiligen Schicht vorhandenen *He detektiert. Die auf diese Art abwechselnd von den zwei Schichten
empfangenen Rohdaten wurde zeilenweise in zwei unterschiedlichen Rohdatenmatrizen abgespeichert. Eine
2-dimensionale Fouriertransformation erfolgte nicht. Nach Beendigung der Akquisition wurden die beiden
Rohdatenmatrizen auf einen PC transferiert. Es erfolgte zeilenweise eine 1-dimensionale Fouriertransformation.
In jeder Zeile ergab sich somit ein Profil des in der Schicht befindlichen *He.

Rand der Trachea gewdhlt. Auf die gleiche Art wurde, ausgehend vom rechten Rand der
Schicht, der rechte Rand der Trachea x;:4(#;) bestimmt. Der Wert der TIF zum Zeitpunkt ¢

ergab sich dann als

k+1

i )=3"8,,) firj=1,..,n. (4.23)

=0

Die Werte der Signal-Zeit-Kurve Y..a zum Zeitpunkt ¢ entsprechen den Signalintensititen S

an der jeweils betrachteten Stelle x;:
Y ralt;)=5,t)) (4.24)

Die in der gesunden Lunge bestimmte Inputfunktion wurde mit ircai gesund Und die der ARDS-
Lunge mit ireaarps bezeichnet. In diesen Kurven miissen nun noch die jeweils ersten Daten-
punkte bestimmt werden, um die tatsdchlichen Kurven fiir die Entfaltung zu erhalten. Dies
geschah im Fall von i, ebenfalls mittels (4.22). In den Simulationen zeigte sich, dass ein zu
frithes Abtasten der Signal-Zeit-Kurve keinen negativen Einfluss auf die Analyse hatte, ein zu
spiater Beginn hingegen schon (vgl. Abschnitt 4.3.1). Aus diesem Grund wurde der erste
Zeitpunkt der TIF auch als erster Zeitpunkt der Signal-Zeit-Kurve gewihlt. Ab diesem Zeit-
punkt wurden die Messwerte der ndchsten 5s fiir die Bestimmung quantitativer Parameter

verwendet.
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4.2.5.5 Bestimmung quantitativer Parameter in-vivo

Die Berechnung quantitativer Parameter der Lungenventilation aus *He-MRT-Messdaten
wurde im Rahmen dieser Arbeit auf drei verschiedene Arten durchgefiihrt. Zunéchst erfolgte
die Berechnung der Parameter PF .1, RTreal, Areal, Qieal Und T e mittels der bereits im Rah-
men der Simulationen getesteten modell-unabhingigen Entfaltungsmethode. Zudem wurden
die Parameter PFg, RTgi, Asit, o und T durch Faltung der Modell-Funktion (4.12) mit
einer TIF und numerische Anpassung an die Signal-Zeit-Kurve bestimmt (iterative Entfal-
tung). SchlieBlich wurden die gemessenen Signal-Zeit-Kurven mittels einer Fermi-Funktion

angepasst, um die Parameter PFgermi, RTrermi und Apermi zu erhalten (vgl. [Lehmann04]).

Bestimmung quantitativer Parameter mittels der vorgestellten Entfaltungsmethode

Die gemessenen MR-Rohdaten erlaubten die Bestimmung einer TIF i, sowie von Signal-
Zeit-Kurven Y, in der Lunge. Daraus lieBen sich mittels der beschriebenen Entfaltungsme-
thode Gewebekurven I, berechnen (vgl. Abschnitt 4.3.2). Durch Anpassung der modifizier-
ten Fermi-Funktion (4.12) an ', konnten dann entsprechend die verschiedenen quantitativen
Parameter ermittelt werden. Da sich in den Simulationen bei einer nahezu identischen zeitli-
chen Auflosung von Ar=8ms 36 Stiitzstellen als die beste Wahl herausgestellt hatten, wurde
diese Anzahl dquidistanter Stiitzstellen auch in-vivo gewihlt. Mittels obiger Entfaltungsme-
thode wurde aus Yrea mit i €ine Gewebefunktion ryea emp €rmittelt. Zur Bestimmung quanti-
tativer Parameter wurde diese Gewebefunktion nachfolgend durch die modifizierte Fermi-
Funktion (4.12) angepasst und die Parameter PFimp, RTiemp, Atemp, Qemp Und 77 emp Wurden
berechnet.

Die mittels Entfaltung aus den Signal-Zeit-Kurven berechneten Parameter lassen Riickschliis-
se auf die in-vivo tatsdchlich vorliegenden Werte zu. Dazu wurden zunéchst aus den Vertei-
lungen der Anstiegszeiten RT, die in den Simulationen mit ireargesund UNd ireal,arDs berechnet
wurden (siehe Abschnitt 4.3.1.7), die 95%-, 50%- und 5%-Perzentilen durch stiickweise
kubische Hermitesche Polynome interpoliert. Mittels der so gewonnenen analytischen Aus-
driicke wurden nachfolgend fiir jede RTm, die Werte der 5%-, 50%- und 95%-Perzentilen
der Umkehrfunktion der Interpolation ermittelt. Diese wurden als tatsdchlich vorliegende
Anstiegszeiten RT ., betrachtet (siche Abbildung 4-15). Die Bandbreite der RT,., ergab sich
getrennt flir die linke und rechte Lunge als das Minimum und das Maximum sémtlicher be-
rechneter RT,., der entsprechenden Region. Die Bestimmung der Bandbreite wurde fiir die
gesunde Lunge anhand der Simulationsergebnisse von ireat gesund Und im Fall der ARDS-Lunge
Von i ArDs durchgefiihrt.

Die Bandbreite der in-vivo vorliegenden RT,., ermoglichte eine Bestimmung der Bandbreiten
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der librigen Parameter PF ca), Areal, Qreal Und 77 1. Zunédchst wurden bei diesen Parametern die
5%-, 50%- und 95%-Perzentilen der Abweichungen APF, AA, Aa und AT, getrennt flir
Ireal,gesund UNd Irea ARDs Wie oben interpoliert. Nachfolgend wurde die Bandbreite der Abwei-
chungen des jeweiligen Parameters mittels der Bandbreite fiir RT,, auf die gleiche Art wie
bei RT bestimmt. Aus den ermittelten Bandbreiten der Abweichungen wurde anhand der
Werte fiir PFiemp, Atemp, Qtemp Und 77 emp auf die in-vivo tatsichlich vorliegenden PFcai, Accal,

Oeal UNA T req1 geschlossen.

Bestimmung quantitativer Parameter mittels iterativer Entfaltung

Die Bestimmung der Parameter mittels der vorgestellten modell-unabhingigen Entfaltungs-
methode fiihrte insbesondere bei kurzen Anstiegszeiten zu sehr grolen Abweichungen (vgl.
Abschnitt 4.3.2) und erforderte zudem einen hohen Rechenaufwand. Aus diesem Grund wur-
de zusitzlich ein schnellerer und leichter anwendbarer Algorithmus implementiert. Unabhén-
gig von dem vorgestellten Entfaltungsalgorithmus wurden aus den gemessenen Signal-Zeit-
Kurven quantitative Parameter mittels numerischer Faltung von Modell (4.12) mit den in-vivo
gemessenen trachealen Inputfunktionen bestimmt. Zunichst erfolgte die numerische Anpas-

sung (Levenberg-Marquardt) der Funktion

A

—(+-B)C

-cos" (@) " j (4.25)
l+e

yﬁt (ti): iin-viva ®(
an die jeweilige Signal-Zeit-Kurve. Mit i;,.,i, ist die jeweils verwendete TIF ireal gesund bZW.
IrealARDs UNd mit ® die numerische Faltung bezeichnet. Diese iterative Entfaltungsmethode
ermOglichte die Bestimmung der Parameter PFg,und RTg, mittels Gleichung (4.11) sowie

von Aﬁt, Olfit und 7' 1 fit-

Bestimmung quantitativer Parameter mittels Anpassung einer Fermi-Funktion
Zum Vergleich mit der in vorangegangenen Studien zur Bestimmung quantitativer Parameter
verwendeten Methode [Lehmann(03] wurden die Signal-Zeit-Kurven zudem mittels Fermi-

Funktion (vgl. Gleichung (4.10)) bis 0,128s nach dem Erreichen des Maximums angepasst:
A
y(@)= oo e (4.26)

Daraus wurden die Parameter PFgermi, RTrermi und Apermi mittels Gleichung (4.11) bestimmt.
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4.3 Ergebnisse
4.3.1 Simulationen

4.3.1.1 Zusammenfassung

In allen Simulationen konnte mit der oben eingefiihrten Entfaltungsmethode eine Gewebe-
funktion r'emp berechnet und nachfolgend durch die Modellfunktion (4.12) angepasst werden.
Die geringsten Abweichungen der berechneten von den vorgegebenen Parametern ergaben

sich bei Verwendung der beiden kiirzesten Inputfunktionen i echseck,128ms Und iGaup32ms. Die

________
e

o

Abbildung 4-8: Synthetische Gewebekurven und Gewebekurven nach Entfaltung fur a=1°, Gezeigt sind
zwei simulierte Gewebekurven (schwarz) sowie die entsprechenden représentativen mittels Entfaltung berech-
neten Gewebekurven (rot) (Ar=8ms). Die Werte sind auf die Maxima der jeweiligen simulierten Gewebekurven
normiert. Durchgezogen: Mittels L-Curve-Kriterium wurde mit A,,~=1,07 ein Regularisierungsparameter
gefunden, der zu sehr geringen Abweichungen der berechneten Parameter von den vorgegebenen Werten fiihrte
(APF= -1,4% sowie ART=0,7% fiir RT=0,6s, SNR=20, 36 Stiitzstellen, i ccwck 128ms)- Gestrichelt: Die Verwen-
dung des L-Curve-Kriteriums fithrte mit 4,,~8,93 zu einer sehr starken Uberregularisierung. Die Abweichun-
gen der berechneten Parameter betrugen APF= -98,30% sowie ART= 3007% (RT=0,1s, SNR=20, 12
Stiitzstellen, iyrr).

Ergebnisse zeigten ein konsistentes Bild. Bei kurzen Anstiegszeiten RT zeigten sich umso
grolere Abweichungen von den simulierten Werten, je lidnger die Inputfunktionen wurden.
Die Simulationsergebnisse von iMrt, 1Gaug256ms UNd 1rechreck,1024ms unterschieden sich nur in
Einzelfillen wesentlich. Eine zeitliche Auflosung A=128ms erwies sich insbesondere bei
verrauschten Daten als unzureichend, um bei kleinen Anstiegszeiten verldssliche Werte zu

liefern. Bei allen Parametern fanden sich fiir A=8ms insgesamt die geringsten mittleren Ab-
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weichungen. Mit zunehmendem Rauschen wurde die Schwankungsbreite grofer. Auch hier
zeigten sich bei A=8ms die Verteilungen mit der geringsten Breite. Fiir lange Anstiegszeiten
der Gewebekurve zeigten sich meist keine grolen Unterschiede zwischen den verschiedenen
Stiitzstellenanzahlen. Bei kleinen Anstiegszeiten erwiesen sich 12 Stiitzstellen meist als unge-
eignet. Zwischen 24 und 36 Stiitzstellen zeigten sich keine groen Unterschiede.

Die Verwendung von 36 Stiitzstellen fiihrte jedoch insbesondere fiir RT=0,1s zu den gerings-
ten Abweichungen. Die nachfolgenden Ergebnisse werden daher, wenn nicht anders bezeich-
net, fir 36 Stiitzstellen angegeben. Fiir RT<0,1s fiihrte die Verwendung des L-Curve-
Kriteriums in vielen Fillen zu einer sehr starken Uberregularisierung und damit zu sehr gro-
Ben Abweichungen (siche Abbildung 4-8). Die in diesen Féllen berechneten Anstiegszeiten
von ungefdhr 3-4s {liberschétzten die vorgegebenen Werte um mehrere tausend Prozent. Un-
abhédngig davon kennzeichneten solche Anstiegszeiten bzw. derart hohe Abweichungen stets
kleine urspriingliche Anstiegszeiten.

Insgesamt waren zur verldsslichen Bestimmung von quantitativen Parametern auf der Basis
des verwendeten Modells insbesondere bei sehr kurzen Anstiegszeiten eine hohe zeitliche
Auflosung sowie ein geringes Rauschniveau unerlésslich.

Zu beachten war auch, dass aufgrund des funktionalen Zusammenhanges (4.11) die Kenntnis
von jeweils zwei der drei Parameter PF, RT und A eine Abschétzung des dritten Parameters
prinzipiell ermdglichte. Die Abweichungen fiir einen dieser Parameter lieBen sich, bis auf
Abweichungen aufgrund der Einfliisse von « und 77, daher jeweils aus der Kenntnis der
beiden anderen bestimmen. Die graphischen Auswertungen zu den Abschnitten 4.3.1.2 bis

4.3.1.4 wurden aufgrund der groBen Anzahl im Anhang zusammengefasst.

4.3.1.2 Simulationen zum Einfluss der Inputfunktionen

In diesen Simulationen zeigte sich, dass mindestens eine zeitliche Auflosung von Ar=8ms
notwendig ist, um insbesondere bei kiirzeren Anstiegszeiten und zunehmendem Rauschen
verldssliche Parameter berechnen zu kdnnen. Bei einer Anstiegszeit von RT=0,1s konnten nur
in Einzelfillen gute Ergebnisse erzielt werden. Grundsétzlich waren jedoch kurze Inputfunk-
tionen notwendig, um bei solch kurzen Anstiegszeiten quantitative Parameter noch verlésslich

bestimmen zu konnen.

Abweichungen APF der berechneten maximalen Flusse PF von den vorgegebenen Werten
Fiir lange Anstiegszeiten blieben ohne Rauschen die Abweichungen bei der Verwendung
langer Inputfunktionen sehr gering. Bei kurzen Inputfunktionen hingegen zeigten sich bei

einer zeitlichen Aufldsung von A=128ms ohne Rauschen aufgrund der geringen Abtastung
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grole Abweichungen. Dies war bei A=32ms weniger zu beobachten. Fiir kleine Anstiegszei-
ten nahmen in allen Féllen die Abweichungen zu. Die Hinzunahme von Rauschen fiihrte
tendenziell zu einer Unterschitzung des PF. Die Schwankungen schrumpften, je kleiner die
Zeitauflosung wurde. Es zeigte sich, dass fiir sehr kleine Anstiegszeiten die mittels des L-Cur-
ve-Kriteriums berechneten 4,, zu Abweichungen von mehr als -90% fiihrten. Die langen
Inputfunktionen zeigten sich insgesamt ungeeignet zur Bestimmung des PF bei sehr kurzen
Anstiegszeiten.

Im Fall der langen Inputfunktionen (siche Abbildung 7-1) ergab der Vergleich der berechne-
ten maximalen Fliisse mit den vorgegebenen Werten fiir 24 und 36 Stiitzstellen bei allen
zeitlichen Aufldsungen ohne Rauschen groBe Ubereinstimmungen fiir RT>0,5s.

Sowohl der Median der Abweichungen als auch die Breiten der Interquartilbereiche blieben
fiir diese Anstiegszeiten stets unter 5%. Bereits ohne Rauschen zeigten sich fiir RT=0,1s sehr
starke Uberregularisierungen bei allen zeitlichen Aufldsungen, so dass eine verlissliche Be-
rechnung des PF nicht moglich war. Lediglich bei A/=8ms und 24 Stiitzstellen betrugen die
Abweichungen mit APF=-44,16% (26,5%) weniger als -50%.

Mit zunehmendem Rauschen sowie Verschlechterung der zeitlichen Auflosung vergroflerten
sich die Schwankungsbreiten. Es wurden zudem keine ausgeprdgten Unterschiede zwischen
den verschiedenen Stiitzstellenanzahlen gefunden. Lediglich fiir Anstiegszeiten RT>0,7s
wurden noch verlédssliche Ergebnisse gefunden. Bei zunehmendem Rauschen verbreiterten
sich die Verteilungen, und die durchschnittlichen Abweichungen nahmen zu. Bei einer zeitli-
chen Auflésung von Ar=8ms war die Schwankungsbreite insgesamt am geringsten.

Die Ergebnisse verbesserten sich, insbesondere bei kurzen Anstiegszeiten, wesentlich durch
die Verwendung kurzer Inputfunktionen (siche Abbildung 7-2). Eine zeitliche Auflésung von
Ar=128ms geniigte aufgrund der unzureichenden Abtastung der Inputfunktion nicht, um auch
fiir kurze Anstiegszeiten verldssliche Werte zu liefern, bereits Ar=32ms ergab jedoch gute
Resultate. Fiir 24 und 36 Stiitzstellen unterschieden sich die Abweichungen nur unwesentlich,
wihrend fiir kleine Anstiegszeiten bei 12 Stiitzstellen die Abweichungen tendenziell grof3er
waren. Zur verldsslichen Bestimmung von maximalen Fliissen bei einer kurzen Inputfunktion
und einer Anstiegszeit von RT=0,1s waren eine zeitliche Auflésung von mindestens Af=8ms
und ein geringes Rauschniveau unerlésslich, da bei allen zeitlichen Auflosungen die Breite
der Interquartilbereiche flir kleine Anstiegszeiten stark zunahm. Fiir SNR=5 konnten die
maximalen Fliisse fiir RT=0,1s auch bei 32ms und 8ms nicht mehr verldsslich berechnet

werden.
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Abweichungen ART der berechneten Anstiegszeiten RT von den vorgegebenen Werten

Fiir Anstiegszeiten RT>1s zeigten die berechneten Werte in den Féllen ohne Rauschen grof3e
Ubereinstimmungen mit den vorgegebenen Werten. Die besten Ergebnisse wurden auch hier
fiir A=8ms sowie kurze Inputfunktionen gefunden. Die Verwendung von Ar=128ms fiihrte zu
sehr starken Schwankungen, insbesondere bei kurzen Anstiegszeiten. Die Breiten der Inter-
quartilbereiche der Verteilungen waren fiir Ar=8ms am geringsten. Die Verwendung von 12
Stiitzstellen erwies sich vor allem fiir RT<Is als ungeeignet. Fiir RT=0,1s zeigten sich bei
langen Inputfunktionen sehr groBe Abweichungen. Die besten Ergebnisse konnten fiir 36
Stiitzstellen und eine zeitliche Auflosung von A=8ms erzielt werden. Die verwendete Entfal-
tungsmethode fiihrte bei sehr kurzen Anstiegszeiten zu starken Uberregularisierungen und
damit auch teilweise zu Uberschitzungen der Anstiegzeiten von mehreren tausend Prozent.
Dies bedeutet jedoch, dass die auf der Basis des verwendeten Modells berechneten Anstiegs-
zeiten von mehr als 3s auf sehr kurze Anstiegszeiten hindeuten, die aufgrund mangelnder
zeitlicher Auflosung oder zu langer Inputfunktionen nicht ausreichend wieder gefunden wer-
den konnten.

Ohne Rauschen zeigten sich bei langen Inputfunktionen bei allen zeitlichen Auflésungen
hervorragende Ubereinstimmungen der berechneten mit den vorgegebenen Anstiegszeiten fiir
RT>0,5s (siche Abbildung 7-3). Fiir kleinere Anstiegszeiten nahmen die Abweichungen rasch
zu. Die Hinzunahme von Rauschen verbreiterte in allen Fillen die Verteilung. Fiir RT>0,7s
blieben die Abweichungen in etwa auf einem Niveau, wohingegen fiir kleinere Anstiegszeiten
bei allen zeitlichen Auflosungen die Abweichungen und die Breiten der Interquartilbereiche
stark  zunahmen. Die geringsten Abweichungen fiir RT=0,1s wurden mit
ART=285,58% (192,57%) fiir At=8ms erzielt. Die Ergebnisse vor allem fiir kurze Anstiegs-
zeiten verbesserten sich entscheidend bei der Verwendung kurzer Inputfunktionen (siehe
Abbildung 7-4). Die Breite der Interquartilbereiche vergroBerte sich mit zunehmendem Rau-
schen. Bereits ab RT=0,2s blieben die Abweichungen fiir A/=8ms fiir SNR>5 auf einem kon-
stant niedrigen Niveau. Fir RT=0,1s und A=8ms betrugen die Abweichungen ohne
Rauschen ART=106,31% (4,12%).

Lagen ohne Rauschen die Ergebnisse sdmtlicher zeitlicher Auflosungen noch relativ nahe
beieinander, so dnderte sich das bei Hinzunahme von Rauschen. Fiir A=8ms und SNR=20
betrugen die Abweichungen fiir RT=0,1s noch ART=110,84% (56,59), wohingegen sie fiir
Ar=128ms auf ART=49,34% (2109,73%) zunahmen.
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Abweichungen 4A der berechneten Amplituden A von den vorgegebenen Werten

Die Simulationen ergaben insgesamt besser mit der Realitdt iibereinstimmende Werte als bei
den beiden vorgenannten Parametern. Fiir 24 und 36 Stiitzstellen zeigten sich fiir kurze Input-
funktionen und hohe zeitliche Aufldsungen hervorragende Ubereinstimmungen mit den vor-
gegebenen Werten auch bei kleinen Anstiegszeiten. Die Verwendung langer Inputfunktionen
fitlhrte zu stirkeren Schwankungen fiir RT<Is. Mit zunehmendem Rauschen sank die Ampli-
tude gegeniiber den gemessenen Werten. Die Breite der Interquartilbereiche blieb jedoch
insbesondere fiir hohere zeitliche Auflosungen geringer als bei den beiden vorangegangenen
Parametern. Im Fall der langen Inputfunktionen blieben die mittleren Abweichungen ohne
Rauschen fiir zeitliche Auflésungen fiir RT>0,3s sowie 24 und 36 Stiitzstellen geringer als
5% (siehe Abbildung 7-5).

Fiir kiirzere Anstiegszeiten nahmen die Abweichungen zu. Mit zunehmendem Rauschen
wurde die Amplitude stirker unterschitzt und die Breite der Interquartilbereiche wuchs. Fiir
At=8ms wurden die schmalsten Verteilungen gefunden. Fiir RT=0,1s betrugen die Abwei-
chungen fiir A=8ms bei SNR=20 lediglich AA=-29,31% (9,05%). Fiir lingere Anstiegszeiten
wurden die mittleren Abweichungen geringer.

Fiir die sehr kurzen Inputfunktionen zeigte sich ein wesentlich besseres Bild (siche Abbildung
7-6). Dennoch war hier deutlich zu erkennen, dass Ar=128ms eine zu geringe zeitliche Auflo-
sung darstellt, um die kurzen Inputfunktionen ausreichend abzutasten. Dies resultierte in einer
starken Unterschédtzung der Amplitude.

Ohne Rauschen betrugen bei A~=128ms fir RT=0,s die Abweichungen noch
AA=-12,87% (7,82%). Sie stiegen bei RT=0,2s auf AA=-40,50% (2,54%) an, um fiir lingere
Anstiegszeiten in etwa auf diesem Niveau zu bleiben. Fiir A/=32ms und 8ms jedoch blieben
die Abweichungen der berechneten Amplitude von der vorgegebenen Amplitude sowie die
Breite der Interquartilbereiche ohne Rauschen in allen Fillen RT>0,1s sehr gering.

Ohne Rauschen betrugen fiir A=8ms die Abweichungen bei RT=0,ls lediglich
AA=14,63% (2,5%). Die Hinzunahme von Rauschen vergroBerte insgesamt die Interquartilbe-
reiche und fiihrte zu groBeren Abweichungen von den vorgegebenen Werten. Bei A=8ms und
SNR=20 betrugen die Abweichungen lediglich AA=5,07% (9,62%) fiir RT=0,1s. Fir
At=128ms blieb der Median der Abweichungen ab RT=0,2s stets zwischen 44,68% und
48,96%. Insgesamt war bei kurzen Inputfunktionen eine verlédssliche Bestimmung der Ampli-
tude fiir alle untersuchten Anstiegszeiten um so eher moglich, je groBer die zeitliche Auflo-

sung und je geringer das Rauschniveau waren.
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Abweichungen A« der berechneten Flipwinkel  von den vorgegebenen Werten

Ohne Rauschen zeigten sich fiir A/=32ms und 8ms bei der Bestimmung der Abweichungen
der berechneten von den vorgegebenen Flipwinkeln sehr gute Ubereinstimmungen fiir lange
(siche Abbildung 7-7) und kurze (siche Abbildung 7-8) Inputfunktionen. Dies dnderte sich
jedoch durch die Hinzunahme von Rauschen.

Insbesondere bei Ar=128ms und 32ms fiihrte die Hinzunahme von Rauschen dazu, dass die
Anpassung der modifizierten Fermi-Funktion an die berechnete Gewebekurve keine Berech-
nung des Flipwinkels « zuliel. Wihrend fiir kurze Anstiegszeiten die Flipwinkel stark iiber-
schitzt wurden, fithrten lange Anstiegszeiten zu sehr starken Verbreiterungen der
Interquartilbereiche sowie erheblichen Unterschitzungen. Die Bereiche, in denen eine verléss-
liche Analyse mdglich war, blieben damit sehr eng begrenzt. Lediglich fiir kurze Inputfunkti-
onen und Ar=8ms zeigten sich mit 0,2s<RT<Is und SNR>10 {iiber einen groBeren Bereich
geringe Abweichungen von den vorgegebenen Werten.

Ein Grund fiir die groBen Abweichungen des Flipwinkels « fiir ldingere Anstiegszeiten ist in
der Beschrankung auf eine Messzeit von 5s zu sehen. Der Einfluss des Flipwinkels ist in
diesem Zeitraum offensichtlich zu gering, um nach Hinzunahme von Rauschen mittels des
verwendeten Anpassungsalgorithmus verldssliche Werte im Fall o= 1° zu liefern. Damit ist
bei einer Messzeit von 5s eine Berechnung des in diesen Fillen verwendeten Flipwinkels
mittels der verwendeten Entfaltungsmethode nur mdglich, wenn die Anstiegszeiten deutlich

unter der Messzeit liegen.

Abweichungen AT} der berechneten Relaxationszeit 77 von den vorgegebenen Werten

Im Gegensatz zu den Abweichungen, die bei der Bestimmung des Flipwinkels gefunden
wurden, erwiesen sich die Verteilungen der Abweichungen der berechneten 7; von den vor-
gegebenen Werten sowohl fiir lange (siche Abbildung 7-9) als auch fiir kurze (siehe
Abbildung 7-10) Inputfunktionen als sehr schmal bei insgesamt sehr geringen mittleren Ab-
weichungen. Bis zu einer Anstiegszeit von RT=1s blieben bei allen zeitlichen Auflésungen
die Abweichungen der berechneten 7; von den vorgegebenen Werten bis zu SNR=10 sehr
gering.

Die Begrenzung von 7 durch den Anpassungsalgorithmus auf maximal 25s fiihrte bei langen
Anstiegszeiten teilweise zum Erreichen der maximal mdglichen Abweichung. Dies war um so
eher der Fall, je geringer die zeitliche Auflosung und je stirker das Rauschen war. Die Ver-

wendung kurzer Inputfunktionen fiithrte auch hier zu einer Verbesserung der Ergebnisse.
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Insbesondere wurden fiir Ar=8ms und SNR=20 bei allen Anstiegszeiten hervorragende Uber-

einstimmungen mit den vorgegebenen Werten gefunden.

4.3.1.3 Verschiebung der Signal-Zeit-Kurven gegentiber TIF

Diese Simulationen zeigten, dass ein zu friiher Beginn der Signal-Zeit-Kurven insbesondere
bei hohen zeitlichen Auflosungen kaum einen Einfluss auf die Analyse mittels der verwende-
ten Entfaltungsmethode hatte. Die Ergebnisse entsprachen im Wesentlichen denen ohne Ver-
schiebung der Signal-Zeit-Kurve. Bei sehr kleinen Anstiegszeiten zeigten sich teilweise

Verbesserungen.

Abweichungen APF der berechneten maximalen Fltsse PF von den vorgegebenen Werten
Im Fall der langen Inputfunktionen zeigte sich fiir die verschiedenen Stiitzstellenanzahlen
ohne Rauschen eine homogenere Verteilung im Vergleich zu den Simulationen ohne Ver-
schiebung der Signal-Zeit-Kurve (sieche Abbildung 7-11). Nach der Hinzunahme von Rau-
schen entsprachen bei allen zeitlichen Auflosungen die Ergebnisse im Wesentlichen denen
ohne Verschiebung. Fiir eine zeitliche Auflésung von A=8ms blieben fiir RT>0,6s und
SNR>10 die Abweichungen auf einem konstant niedrigen Niveau.

Bei der Analyse der Ergebnisse der kurzen Inputfunktionen zeigten sich deutlichere Unter-
schiede zwischen den verschiedenen Stiitzstellenanzahlen (sieche Abbildung 7-12). Die besten
Ergebnisse insbesondere fiir die kleinen Anstiegszeiten wurden fiir 36 Stiitzstellen erzielt,
wihrend die Abweichungen fiir 12 Stiitzstellen teilweise deutlich groer waren als ohne Ver-
schiebung. Bei A=8ms zeigten sich mit APF=-43,20% (8,21%) fiir 36 Stiitzstellen eine leich-
te Verbesserung der mittleren Abweichung bei einer geringeren Breite des
Interquartilbereichs. Fiir lange Anstiegszeiten entsprachen auch hier die Ergebnisse denen

ohne Verschiebung der Signal-Zeit-Kurve.

Abweichungen ART der berechneten Anstiegszeiten RT von den vorgegebenen Werten

Bei allen zeitlichen Auflésungen und Rauschniveaus zeigten sich kaum signifikante Unter-
schiede zu den Auswertungen ohne Verschiebung der Signal-Zeit-Kurve. Bei der Bestim-
mung der Anstiegszeiten zeigte sich bei der Verwendung von kurzen Inputfunktionen bei
RT=0,1s fiir A=32ms und 8ms eine Verringerung der Breite der Interquartilbereiche vor
allem fiir 36 Stiitzstellen (siche Abbildung 7-14). Bei langen Inputfunktionen fiihrte ohne
Rauschen die Verschiebung ebenfalls zu schmaleren Interquartilbereichen und damit zu ho-
mogeneren Verteilungen (siche Abbildung 7-13). Bei verrauschten Daten zeigten sich jedoch

bei langen Inputfunktionen keine signifikanten Unterschiede mehr.
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Vor allem fiir RT=0,1s und Ar=8ms konnten bei der Verwendung kurzer Inputfunktionen
Verbesserungen durch die Verschiebung der Signal-Zeit-Kurve erreicht werden. Die Abwei-
chungen betrugen nun ohne Rauschen ART=56,58% (2,00%) und fiir SNR=20 ebenfalls nur
ART=60,25% (20,45%). Damit haben sich die Ergebnisse bei der kleinsten Anstiegszeit unter
Verwendung von 36 Stiitzstellen bei einer zeitlichen Aufldsung von A=8ms nach einer Ver-
schiebung der Signal-Zeit-Kurve deutlich verbessert.

Bei den beiden anderen zeitlichen Auflosungen zeigten sich kaum Verdnderungen gegeniiber
den Ergebnissen ohne Verschiebung der Signal-Zeit-Kurve. Die Verwendung langer Input-
funktionen fiithrte zwar bei kurzen Anstiegszeiten zu schmaleren Interquartilbereichen. Die
Abweichungen blieben jedoch auf dem sehr hohen Niveau, das ohne Verschiebung der

Signal-Zeit-Kurve beobachtet wurde.

Abweichungen 4A der berechneten Amplituden A von den vorgegebenen Werten

Die Abweichungen der berechneten Amplituden von den vorgegebenen Werten nach Ver-
schiebung der Signal-Zeit-Kurve entsprachen im Wesentlichen denen ohne Verschiebung. Bei
den kurzen Inputfunktionen zeigten sich jedoch auch hier insgesamt verlédsslichere Ergebnisse
fiir alle zeitlichen Auflosungen bei den kleinsten Anstiegszeiten. Dies traf in Einzelfdllen auch
auf die Abweichungen bei der Verwendung langer Inputfunktionen zu. Deutliche Verbesse-
rungen wurden insbesondere fiir A/=8ms erzielt.

Ohne Rauschen betrugen im Fall der langen Inputfunktionen die Abweichungen fiir RT=0,1s
lediglich AA=21,00% (6,3%) und blieben ab RT=0,4s unter 2% (siche Abbildung 7-15). Nach
der Hinzunahme von Rauschen blieben insbesondere fiir A==8ms die mittleren Abweichungen
fiir alle Anstiegszeiten sehr gering, wobei mit zunehmendem Rauschen die Amplituden stér-
ker unterschétzt wurden. Die Verwendung von kurzen Inputfunktionen fiihrte bei RT=0,1s
und SNR=20 mit AA=-7,99% (3,48%) zu deutlichen Verbesserungen gegeniiber den Ergebnis-
sen ohne Verschiebung der Signal-Zeit-Kurve (siche Abbildung 7-16).

Abweichungen A« der berechneten Flipwinkel e von den vorgegebenen Werten

Die Abweichungen der berechneten Flipwinkel  von dem vorgegebenen Wert o= 1° nach
Verschiebung der Signal-Zeit-Kurve entsprachen sowohl bei langen (siehe Abbildung 7-17)
als auch bei kurzen Inputfunktionen (siche Abbildung 7-18) im Wesentlichen denen ohne
Verschiebung. Die Abweichungen bei kleinen Anstiegszeiten verringerten sich durch die
Verschiebung der Signal-Zeit-Kurven, wihrend sich fiir lange Inputfunktionen und lange

Anstiegszeiten keine Unterschiede zu den Ergebnissen ohne Verschiebung zeigten.
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Nach Hinzunahme von Rauschen zeigten die berechneten Flipwinkel auch bei kurzen Input-
funktionen fiir SNR=20 mit Ar=8ms fiir RT>1,6s sehr starke Abweichungen. Erneut zeigten

sich fiir verrauschte Daten gro3e Unterschiede zwischen den zeitlichen Auflosungen.

Abweichungen AT} der berechneten Relaxationszeit 77 von den vorgegebenen Werten

Die Ergebnisse fiir 7; bei kleinen Anstiegszeiten verdnderten sich nach Verschiebung der
Signal-Zeit-Kurve insbesondere bei kurzen Anstiegszeiten und kurzen Inputfunktionen. Mit
Ar=32ms und 8ms konnten fiir RT<Is bei allen Rauschniveaus sehr gute Ergebnisse erzielt
werden. Hingegen wurden bei langen Anstiegszeiten sowohl bei kurzen als auch bei langen
Inputfunktionen die durch die numerische Anpassung vorgegebenen Grenzen bereits ohne
Rauschen erreicht.

Wihrend sich nach der Hinzunahme von Rauschen bei langen Inputfunktion keine wesentli-
chen Unterschiede zu den Ergebnissen ohne Verschiebung der Signal-Zeit-Kurve zeigten
(sieche Abbildung 7-19), wurden bei kurzen Inputfunktionen mit Ar=32ms und 8ms fiir lange
Anstiegszeiten nun groflere Abweichungen festgestellt (siche Abbildung 7-20). Die Verschie-
bung der Signal-Zeit-Kurve flihrte bei RT=0,1s zu Verbesserungen. Fiir Ar=8ms betrugen
ohne Rauschen die Abweichungen fiir lange Inputfunktionen A7/=-4,37% (1,62%). Nach der
Hinzunahme von Rauschen waren mit AT,=-8,82% (2,22%) die Abweichungen etwas gerin-

ger als ohne Verschiebung der Signal-Zeit-Kurve.

4.3.1.4 Gemeinsame Verschiebung von Signal-Zeit-Kurve und TIF

In realen Messungen ist eine Bestimmung des exakten Beginns der TIF sowie der Signal-Zeit-
Kurve kaum moglich. Daher entsprechen die Bedingungen in den hier zu diskutierenden
Simulationen am ehesten den realen Gegebenheiten. Im Fall von Ar=32ms und 8ms wurden
fiir Verschiebungen d>0s bei allen Inputfunktionen nahezu identische Abweichungen zu den
Ergebnissen ohne Verschiebung gefunden. Fiir d<Os zeigten sich allerdings auch fiir Ar=32ms
und 8ms starke Schwankungen. Bei Ar=128ms zeigten sich hingegen insbesondere bei kurzen

Inputfunktionen teilweise sehr groBe Abweichungen.

Abweichungen APF der berechneten maximalen Fltsse PF von den vorgegebenen Werten

Wihrend eine Verschiebung um d>0s auf die Ergebnisse mit hohen zeitlichen Aufldsungen
kaum einen Einfluss hatte, fiihrte sie insbesondere bei kurzen Inputfunktionen und A=128ms
im Vergleich zu den Ergebnissen ohne Verschiebung zu groen Unterschieden in den Abwei-

chungen. Dies liegt vor allem an der unzureichenden Abtastung der Inputfunktion. Fiir kurze
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Inputfunktionen zeigten sich die Verteilungen bei Ar=128ms stark verbreitert, wihrend insge-
samt der PF nun iiberschétzt wurde.

Bereits ohne Rauschen waren daher die Schwankungen zu grof3, um mit dieser zeitlichen
Auflosung verldsslich maximale Fliisse aus Signal-Zeit-Kurven bei kurzen Inputfunktionen zu
bestimmen. Die Auswirkungen waren bei der Verwendung langer Inputfunktionen wesentlich
geringer. Ohne Rauschen zeigten sich insgesamt schmalere Verteilungen. Nach der Hinzu-
nahme von Rauschen entsprachen hier die Ergebnisse denen ohne Verschiebung der Signal-
Zeit-Kurve.

Bei allen zeitlichen Auflosungen hat die Verschiebung um d<Os im Fall langer Inputfunktio-
nen kaum einen Einfluss (siehe Abbildung 7-21). Bei den beiden hoheren zeitlichen Auflo-
sungen zeigten sich nun jedoch starke Schwankungen bei der Verwendung kurzer
Inputfunktionen (sieche Abbildung 7-22). Es zeigten sich auch bei A=32ms und 8ms bereits
ohne Rauschen sehr breite Interquartilbereiche.

Im Fall von @>0s wurden im Wesentlichen dieselben Verteilungen gefunden wie ohne Ver-
schiebung. Lediglich fiir lange Inputfunktionen ohne Rauschen zeigten sich bei hohen zeitli-
chen Auflosungen mit Interquartilbereichen unter 5% homogenere Verteilungen fiir alle

Stiitzstellenanzahlen.

Abweichungen ART der berechneten Anstiegszeiten RT von den vorgegebenen Werten
Wihrend fiir @>0s bei den maximalen Fliissen PF fiir Ar=128ms bei kurzen Inputfunktionen
deutliche Unterschiede zu den Ergebnissen ohne Verschiebung zu erkennen waren, so hatte
diese Verschiebung auf die berechneten Anstiegszeiten RT keinen Einfluss (siehe Abbildung
7-24).

Die Ergebnisse fiir alle zeitlichen Auflosungen und Rauschniveaus entsprachen denen ohne
Verschiebung. Dies galt im Wesentlichen auch fiir die langen Inputfunktionen (siehe
Abbildung 7-23). Lediglich ohne Rauschen wurden homogenere Verteilungen mit kleineren
Interquartilbereichen gefunden. Auch fiir d<0s zeigten sich keine Anderungen im Vergleich
zu den Ergebnissen mit @>0s. Damit erwies sich die Bestimmung der Anstiegszeit als robust

gegeniiber Verschiebungen von Signal-Zeit-Kurve und Inputfunktion.

Abweichungen 4A der berechneten Amplituden A von den vorgegebenen Werten

Fir d>0s zeigten sich bei A=32ms und 8ms fiir alle Inputfunktionen keine signifikanten
Verdnderungen zu den Ergebnissen ohne Verschiebung. Dies galt ebenfalls fiir A/=128ms bei
langen Inputfunktionen. Grofle Schwankungsbreiten der berechneten Amplituden zeigten sich

hingegen bei der Verwendung von kurzen Inputfunktionen und A=128ms.
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Bei allen zeitlichen Aufldsungen hatte die Verschiebung d<Os im Fall langer Inputfunktionen
kaum einen Einfluss (siche Abbildung 7-25). Bei hoheren zeitlichen Auflosungen und kurzen
Inputfunktionen fiihrte eine Verschiebung um d<0Os bereits ohne Rauschen zu sehr breiten

Interquartilbereichen (siche Abbildung 7-26).

Abweichungen A« der berechneten Flipwinkel  von den vorgegebenen Werten

Bei der Bestimmung des Flipwinkels o zeigte sich, dass eine Verschiebung um &>0s im
Vergleich zu den Abweichungen ohne Verschiebung keinen signifikanten Einfluss auf die
Ergebnisse hat. Die Ergebnisse entsprechen sich sowohl fiir kurze (sieche Abbildung 7-27) als
auch fiir lange Inputfunktionen (sieche Abbildung 7-26). Ohne Rauschen verringerten sich bei
langen Anstiegszeiten und einer zeitlichen Auflosung von Ar=128ms die Schwankungen bei
kurzen Inputfunktionen geringfiigig, bei langen verschwanden sie komplett. Zu dem gleichen

Ergebnis fiihrten die Auswertungen der Abweichungen bei einer Verschiebung um d<O0s.

Abweichungen AT} der berechneten Relaxationszeit 77 von den vorgegebenen Werten

Auch die Bestimmung von 7; wurde durch die Verschiebung nur unwesentlich beeinflusst.
Die Abweichungen der gefundenen Relaxationszeiten von den vorgegebenen Werten entspra-
chen sowohl fiir d<0s als auch fiir #>0s im Wesentlichen denen ohne Verschiebung. Fiir
At=128ms fiihrte die Verschiebung in beide Richtungen zu einer exakteren Bestimmung der

Relaxationszeiten bei langen Anstiegszeiten (siche Abbildung 7-29 und Abbildung 7-30).

4.3.1.5 Simulationen fur Anstiegszeiten RT<0,1s

Im Rahmen der Analyse der Abweichungen der berechneten von den vorgegebenen Parame-
tern fiir Anstiegszeiten RT<0,1s wurden bei einer zeitlichen Auflosung von A=2ms und 500
Stiitzstellen insgesamt die besten Ergebnisse erzielt (siche Abbildung 4-9). Insbesondere
wurden in diesem Fall die Verteilungen mit den schmalsten Interquartilbereichen gefunden.
Fiir A=8ms fiihrte die Verwendung von 500 Stiitzstellen zu sehr groBen Abweichungen mit
starken Schwankungen bei allen Parametern. Die Verteilungen fiir 36 Stiitzstellen dhnelten
sich sehr, wobei fiir Ar=2ms die schmaleren Verteilungen gefunden wurden. Fiir die kleinste
Anstiegszeit RT=0,01s kam es in allen Fillen erneut zu sehr starken Uberregularisierungen.

Die maximalen Fliisse PF wurden tendenziell stark unterschitzt. Fiir A/=2ms und 500 Stiitz-
stellen betrugen im besten Fall die Abweichungen bei RT=0,075s APF=-38,05% (1,17%).
Fiir A=2ms und 500 Stiitzstellen blieben die Interquartilbereiche insgesamt kleiner als 2,08%.
Bei der gleichen Stiitzstellenanzahl blieben fir A/~=8ms bei RT=0,075s mit
APF=-49,88% (3,99%) die Abweichungen ungefihr auf dem gleichen Niveau. Wéhrend aber
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Abbildung 4-9: Abweichungen sdmtlicher Parameter fur RT<0,1s. Auf der horizontalen Achse sind die
Anstiegszeiten aufgetragen, auf der vertikalen Achse die prozentualen Abweichungen der berechneten Parameter
von den vorgegebenen Werten. Die Punkte entsprechen den Perzentilen Qs (untere Linie) und Qgs (obere Linie)
der Verteilungen der Abweichungen bei der jeweiligen Anstiegszeit (rot: A=8ms, blau: Ar=2ms, durchgezogen:
36 Stiitzstellen, gepunktet: 500 Stiitzstellen). SNR=20 und i,ecnzeck, 128ms flir alle Berechnungen.

in diesem Fall fiir kleinere Anstiegszeiten eine verldssliche Bestimmung des PF nicht mehr
moglich war, so wiesen immerhin bei der Verwendung von 36 Stiitzstellen die Abweichungen
bis zu RT=0,025s nur geringe Schwankungsbreiten auf.

Fiir RT=0,01s zeigten in allen Féllen die berechneten Anstiegszeiten sehr grole Abweichun-
gen von den vorgegebenen Werten. Die Abweichungen betragen hier mehrere tausend Pro-
zent. Mit Ar=2ms und 500 Stiitzstellen ist aber bereits ab RT=0,025s mit
ART=182,34% (10,21%) eine verldssliche Bestimmung der Anstiegszeit moglich. Die Ver-
wendung von 36 Stiitzstellen fiihrt auch hier zu stirkeren Abweichungen und groferen
Schwankungen.

Die Abweichungen der berechneten Amplituden von den vorgegebenen Werten erwiesen sich
insgesamt als wesentlich geringer. Bei einer zeitlichen Auflosung von A=2ms und 500 Stiitz-
stellen zeigten sich mit AA=-29,78% (8,23%) fiir RT=0,01s groflere Abweichungen als bei 36
Stiitzstellen. Wihrend jedoch mit 36 Stiitzstellen die Abweichungen fiir grof3ere Anstiegszei-
ten zunahmen, nahmen sie mit 500 Stiitzstellen bis auf AA=-3,05% (0,64%) bei RT=0,075s
ab. Damit ist mit dieser Parameterkombination eine sehr verldssliche Bestimmung der Ampli-

tude moglich. Fiir eine zeitliche Auflosung von Ar=8ms und 500 Stiitzstellen ergab sich bei
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Abbildung 4-10: Synthetische Gewebekurven und Gewebekurven nach Entfaltung fir a=3°. Gezeigt sind
zwei simulierte Gewebekurven (schwarz) sowie die entsprechenden représentativen mittels Entfaltung berechne-
ten Gewebekurven (rot) (A=8ms). Die Werte sind auf die Maxima der jeweiligen simulierten Gewebekurven
normiert. Durchgezogen: Mittels L-Curve-Kriterium wurde mit 4,,~0,69 ein Regularisierungsparameter gefun-
den, der zu sehr geringen Abweichungen der berechneten Parameter von den vorgegebenen Werten fiihrte
(APF=-9,7% sowie ART=3,0% fiir RT=0,4s). Gestrichelt: Die Verwendung des L-Curve-Kriteriums fiihrte mit
Aop=9,44 zu einer sehr starken Uberregularisierung. Die Abweichungen der berechneten Parameter betrugen
APF=-96,8% sowie ART= 3635% fiir RT=0,05s. Bei beiden Gewebekurven SNR=20, 36 Stiitzstellen und

Irechteck, 128ms.-

dieser Anstiegszeit eine dhnliche Abweichung. Jedoch wurden auch hier fiir kleinere An-
stiegszeiten die Schwankungsbreiten zu grof fiir eine verldssliche Analyse. Auch fiir 36
Stiitzstellen blieben fiir RT>0,01s die Interquartilbereiche stets breiter als 9%.

Ahnliches traf auch auf die Bestimmung des Flipwinkels a zu. Wihrend fiir eine zeitliche
Auflésung von A=8ms bei 500 Stiitzstellen lediglich bei einer Anstiegszeit von RT=0,075s
eine verldssliche Bestimmung des Flipwinkels moglich war, blieben fiir 36 Stiitzstellen bei
beiden zeitlichen Auflosungen die mittleren Abweichungen ab RT=0,025s zwischen
Ao=-38,36% und -18,88% bei Schwankungsbreiten zwischen 2,01% und 14,08%. Fiir
A=2ms und 500 Stiitzstellen betrugen bei RT=0,01s die Abweichungen
Ao=51,19% (16,27%) und fielen bis RT=0,075s auf Aa=8,6% (2,47%) ab.

Die Abweichungen der berechneten Relaxationszeiten 7; von den vorgegebenen Werten
zeigten fiir A=8ms und 500 Stiitzstellen starke Schwankungen, wihrend fiir 36 Stiitzstellen
ab RT=0,025s eine sehr verldssliche Bestimmung moglich war. Dies galt ebenso fiir A/=2ms.
In beiden Féllen blieben ab RT=0,025s die mittleren Abweichungen zwischen A7,=0,45%
und 5,31% bei Interquartilbereichen von weniger als 5%. Fiir A=2ms und 500 Stiitzstellen

wurden die Relaxationszeiten bei allen Anstiegszeiten leicht unterschétzt. Die mittleren Ab-
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Abbildung 4-11: Abweichungen samtlicher berechneter Parameter bei @ = 3°. Auf der horizontalen Achse
sind die Anstiegszeiten aufgetragen, auf der vertikalen Achse die prozentualen Abweichungen der berechneten
Parameter von den vorgegebenen Werten fiir = 1° (blau) und « = 3° (rot). Die Punkte entsprechen den Perzen-
tilen Qs (untere Linie) und Qgs (obere Linie) der Verteilungen der Abweichungen bei der jeweiligen Anstiegs-
zeit. Die horizontale Achse ist jeweils logarithmisch aufgeteilt. A=8ms, SNR=20, 36 Stiitzstellen und i,ecnrect, 128ms
fiir alle Berechnungen.

weichungen blieben jedoch stets zwischen -4,36% und 8,43% und zeigten erneut sehr schmale

Interquartilbereiche.

4.3.1.6 Variation des Flipwinkels &

Fiir o= 3° zeigten sich, wie auch in den Simulationen mit & = 1°, bei allen Parametern teil-
weise hervorragende Ubereinstimmungen der berechneten Parametern mit den vorgegebenen
Werten. Es wurden allerdings unter gewissen Umstdnden erhebliche Abweichungen aufgrund
von Uberregularisierungen gefunden. Exemplarisch sind in Abbildung 4-10 zwei dafiir typi-
sche synthetische Gewebekurven sowie die jeweils berechneten Gewebekurven dargestellt.
Sehr kurze Anstiegszeiten fiihrten zu starker Uberregularisierung, so dass insbesondere der
ansteigende Teil der Gewebekurve nicht mehr korrekt wieder gefunden werden konnte. Fiir
langere Anstiegzeiten ergaben sich jedoch wesentlich geringere Abweichungen der berechne-
ten Gewebekurve von der vorgegebenen.

Aufgrund der teilweise erheblich schmaleren Interquartilbereiche wurde die Analyse mit
a=3° vor allem bei lingeren Anstiegszeiten verldsslicher (sieche Abbildung 4-11). Signifi-

kante Verbesserungen bei den mittleren Abweichungen zeigten sich insbesondere bei der
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Abbildung 4-12: Abweichungen der berechneten Parameter bei in-vivo bestimmten TIF. Auf der horizonta-
len Achse sind die Anstiegszeiten aufgetragen, auf der vertikalen Achse die prozentualen Abweichungen der
berechneten Parameter von den vorgegebenen Werten (schwarz: ijeaigesuna als Inputfunktion, rot: iuarps als
Inputfunktion). Die Punkte entsprechen den Perzentilen Qs (untere Linie) und Qgs (obere Linie) der Verteilun-
gen der Abweichungen bei der jeweiligen Anstiegszeit. Die horizontale Achse ist logarithmisch aufgeteilt.
At=8ms, SNR=20, 36 Stiitzstellen fiir alle Berechnungen.

Bestimmung des Flipwinkels a. Fiir PF, RT und A zeigten sich keine signifikanten Unter-
schiede bei den mittleren Abweichungen im Vergleich zu a = 1°, wenn RT>0,1s. Im Fall des
PF und der RT fiihrte bei Anstiegszeiten RT<0,1s ein Flipwinkel von = 3° zu wesentlich
groBBeren Abweichungen als ein Flipwinkel von o= 1°. Ebenso wurde die Relaxationszeit 77

bei o = 3° tendenziell stirker unterschéitzt.

4.3.1.7 Simulationen mit in-vivo bestimmten trachealen Inputfunktionen

Die Ergebnisse dieser Simulationen sind in Abbildung 4-12 dargestellt. Ein Vergleich mit den
Abweichungen, die bei den Simulationen mit i ecnreck.128ms gefunden wurden (siche Abbildung
4-11), zeigte deutliche Unterschiede. Die Verteilungen erwiesen sich als deutlich breiter und
inhomogener. Der PF wurde mit irear gesund €1t fiir Anstiegszeiten RT>0,6s verldsslich wieder
gefunden. Fiir kleinere Anstiegszeiten betrugen die Abweichungen mehr als 90%. Die Vertei-
lung erwies sich zudem als sehr inhomogen, da im Bereich von RT=0,1s Abweichungen von
ca. 50% auftraten. Die Abweichungen des berechneten PF von den vorgegebenen Werten mit
Ireal ARDS €TWiesen sich insgesamt als homogener. Fiir RT>0,2s zeigten sich sehr geringe Ab-

weichungen, wobei fiir sehr lange Anstiegszeiten die Abweichungen wieder zunahmen. Fiir
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RT<0,2s nahmen auch bei dieser Inputfunktion die Abweichungen sehr stark zu. Insgesamt
wurde der PF tendenziell unterschétzt.

Die starke Unterschidtzung des PF insbesondere fiir kleine Anstiegszeiten zeigte sich auch bei
den Abweichungen der berechneten RT von den vorgegebenen Werten. Fiir RT<0,1s wurden
die Anstiegszeiten um mehrere tausend Prozent iiberschétzt. Auch hier zeigte sich fir irear gesund
eine inhomogenere Verteilung. Obwohl die Abweichungen fir RT=0,1s auf unter 100%
gefallen waren, wurden fiir Anstiegszeiten von 0,2s und 0,3s wieder groflere Abweichungen
gefunden. Im Gegensatz dazu blieben fir irea arps die Abweichungen ab RT=0,2s unter 20%.
Die Amplituden wurden insgesamt besser wieder gefunden als PF und RT. Fiir RT zwischen
0,03s und 1,3s blieben die Abweichungen stets zwischen -50% und 50%.

Fiir RT zwischen 0,05s und 1,4s blieben die Abweichungen der berechneten « von den vor-
gegebenen Werten fiir beide Inputfunktionen stets zwischen -10% und 10%. Fiir kleinere
Anstiegzeiten nahmen die Abweichungen auf etwa 20% zu. Fiir langere Anstiegszeiten wurde
o zunehmend schlechter wieder gefunden, so dass die Abweichungen fiir RT=2s iiber -50%
betrugen. Die Abweichungen der berechneten 7; von den vorgegebenen Werten blieben bis zu
RT=0,7s fiir beide Inputfunktionen sehr konstant bei etwa -20%. Fiir lingere Anstiegszeiten

wurde die durch den Anpassungsalgorithmus vorgegebene obere Grenze von 25s erreicht.
4.3.2 Tierstudie

4.3.2.1 Berechnung der Signal-Zeit-Kurven und der trachealen Inputfunktionen

Die verwendete Sequenz ermdglichte die Darstellung des Einstromens des *He in die Lunge
mit hoher zeitlicher Auflosung. Die Signal-Zeit-Verldufe der beiden Schichten in der gesun-
den Lunge sind in Abbildung 4-13 dargestellt. In A sicht man die Signal-Zeit-Verldufe in
einer koronaren Schicht der Lunge und in B in der Trachea-Schicht.

Zwischen den beiden Lungenfliigeln sind teilweise noch zufiihrende grofle Atemwege zu
erkennen, die ebenfalls in der Schicht lagen. In C sind die berechnete tracheale Inputfunktion
Ireal,gesund SOWie€ eine typische Signal-Zeit-Kurve in der Lunge gezeigt.

Der Vergleich zentraler und peripherer Signal-Zeit-Kurven in der gesunden und in der ARDS-
Lunge zeigte, dass in der gesunden Lunge das maximale Signal friiher erreicht wurde als in
der ARDS-Lunge. Die Zeiten bis zum Erreichen des Maximums waren bei der erkrankten
Lunge sowohl zentral als auch peripher linger als in der gesunden Lunge (siehe Abbildung

4-14).
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Abbildung 4-13: Zeitlich hochaufgeldste eindimensionale *He-Ventilationsmessung in der gesunden
Schweinelunge. A zeigt den Signal-Zeit-Verlauf, in der gewihlten koronaren Schicht. Man erkennt den linken
(Ocm=x<5cm) und rechten Lungenfliigel (9cm<x<l4cm) ebenso wie Teile der groBen Luftwege (ungefdhr
(5,5cm<x<8,5cm). In B ist der Signal-Zeit-Verlauf in der zur Trachea senkrecht positionierten Schicht zu sehen.
Da die Akquisition ohne Phasenkodierung erfolgte, ergaben sich in jeder Zeile Profile der zu dem jeweiligen
Zeitpunkt in der entsprechenden Schicht befindlichen *He-Menge. Die Zeitachse beginnt in beiden Fillen 1s vor
dem ersten fiir die Entfaltung gewéhlten Punkt der Trachea. Die Werte der nichsten 5s fanden fiir die Entfaltung
Verwendung (rotes Rechteck). In C ist neben einer exemplarischen Signal-Zeit-Kurve in der Lunge (rot) die aus
den Signal-Zeit-Verldufen in der Trachea-Schicht berechnete TIF ey gesuna gezeigt (blau). Jeder Punkt der TIF
ergibt sich als Summe der Signale sdmtlicher Punkte, die als zur Trachea gehdrig ermittelt wurden (blaues
Rechteck in B).

4.3.2.2 Bestimmung quantitativer Parameter in-vivo

Bestimmung quantitativer Parameter mittels der vorgestellten Entfaltungsmethode

Aus den Signal-Zeit-Kurven wurden mittels der implementierten Methode fiir jede
x-Koordinate Gewebekurven bestimmt. In Abbildung 4-14 sind zwei typische Gewebekurven
gezeigt. In den zentralen Regionen (5,5cm<x<8,5cm in Abbildung 4-13), in denen noch grofie
zufiihrende Atemwege im FOV enthalten waren, wurde das Maximum der Gewebekurve
bereits im ersten Wert erreicht. Daher konnte keine Berechnung der Parameter PF, und
RTemp durchgefiihrt werden. Diese zentralen Bereiche wurden von der Analyse ausgenom-

men.
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Abbildung 4-14: Signal-Zeit-Kurven in der gesunden und ARDS-Lunge und typische Gewebekurven. A:
Die gestrichelten Signal-Zeit-Kurven stellen zentral im linken Lungenfliigel gemessene Signalverldufe dar
(schwarz: gesunde Lunge, rot: ARDS-Lunge). Periphere Signal-Zeit-Kurven sind durchgezogen dargestellt. Das
Signalmaximum wird in der gesunden Lunge insgesamt frither erreicht als in der ARDS-Lunge. Das verspitete
Einstromen des *He in die peripheren Regionen der Lunge ist zu erkennen. B: Die Gewebekurve in der Lunge
(rot) wurde aus einer Signal-Zeit-Kurve der linken gesunden Lunge berechnet. Das Maximum wird etwa 0,3s
nach Beginn der Messzeit erreicht. Die blaue Kurve wurde aus einer Signal-Zeit-Kurve der zentralen Region des
FOV bestimmt (Luftwege). Das Einstromen des Gases erfolgte zu schnell, um einen Anstieg berechnen zu
konnen. Das Maximum wurde im ersten Punkt erreicht. Eine Berechnung des PF und der RT war in diesen
Gewebekurven nicht moglich. Sie wurden daher von der Analyse ausgenommen.

In den Bereichen links und rechts dieser Region ergaben sich mittels Entfaltung Gewebekur-
ven, die eine Berechnung der Parameter ermoglichten. Die Gestalt der Gewebekurven ent-
sprach den Gewebekurven, die im Rahmen der Simulationen mit «=3° fiir sehr kurze

Anstiegszeiten gefunden wurden (vgl. Abbildung 4-10). In diesen Fillen konnten mittels

Anpassung von Modell (4.12) an die Gewebekurven die Parameter PFemp, RTiemp, Atemps Gtemp
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Abbildung 4-15: Bestimmung der realen Anstiegszeiten. Zur Bestimmung der tatsdchlichen Anstiegszeiten
RT.. wurden zunichst die Perzentilen Qs (untere Datenreihe) und Qgs (obere Datenreihe) der in den Simulatio-
nen mit den Inputfunktionen isea gesund (SChwarz) und irea arns (rot) berechneten Anstiegszeiten mittels stiickweise
kubischer Hermitescher Polynome interpoliert. Mittels der so gewonnenen analytischen Ausdriicke wurden fiir
jede RTp, die Werte der 5%-, 50%- und 95%-Perzentilen der Umkehrfunktion der Interpolation ermittelt. Diese
wurden als tatsdchlich vorliegende Anstiegszeiten RT,, betrachtet. Die Bandbreite der RT,., ergab sich getrennt
fiir die linke und rechte Lunge als das Minimum und das Maximum sdmtlicher berechneter RT,, der entspre-
chenden Region. Die Bestimmung der Bandbreite wurde fiir die gesunde Lunge anhand der Simulationsergebnisse
VON ireq) gesuna UNd im Fall der ARDS-Lunge von i arps durchgefiihrt (magenta: linke ARDS-Lunge). Zum Ver-
gleich ist die Interpolation der Perzentilen fir i,ecpect, 128ms €benfalls dargestellt (blau).

und 77 emp bestimmt werden. Die sich daraus ergebenden Bandbreiten der tatséchlichen Werte
PFrcat, RTreal, Areal, Greal Und T o1 sind in Tabelle 4-1 dargestellt.

In der gesunden Lunge zeigten sich bei PFica, RTreal, Areal, Qreal Und 77 e nUr geringe Unter-
schiede zwischen der linken und der rechten Lunge. Dies wurde auch in der ARDS-Lunge
beobachtet. Zwischen der gesunden und der erkrankten Lunge wurden teilweise deutliche
Unterschiede gefunden. In der ARDS-Lunge ergaben sich hohere mittlere PF,., als in der
gesunden Lunge bei sehr &dhnlichen Bandbreiten. Zudem wurden Anstiegszeiten von
RT:ca1<0,05s bei sehr geringen Bandbreiten ermittelt.

Ahnliche Anstiegszeiten zeigten sich auch in der gesunden Lunge. Es wurden in diesem Fall
aber auch wesentlich grof3ere Bandbreiten sowie teilweise Werte RT,.,>0,1s gefunden. Dies
ist insofern iiberraschend, als die gemessenen Signal-Zeit-Kurven in der gesunden Lunge
kiirzere Anstiegszeiten erwarten lieen (vgl. A in Abbildung 4-14). Ebenso wurden insgesamt
in der ARDS-Lunge geringere Amplituden A, gefunden als in der gesunden Lunge. Es
ergaben sich bei diesem Parameter keine Unterschiede zwischen der linken und rechten Lun-
ge. Die aus den Gewebekurven der gesunden Lunge berechneten mittleren 77,.., waren grofer

als in der ARDS-Lunge. Dies galt auch fiir die maximalen berechneten Relaxationszeiten.
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Tabelle 4-1: Quantitative Parameter in der gesunden und der ARDS-Lunge.

Gesund ARDS
Linke Lunge Rechte Lunge Linke Lunge Rechte Lunge
7,6 7,7 29 38
PFrea [a.u./5] (1: 176) (1: 354) (3:164) (7: 226)
RT .oy [s] 0,09 0,09 0,02 0,02
real (0,03; 0,43) (0,02; 0,44) (0,01; 0,03) (0,01; 0,03)
A [0.0] 1,9 1.9 1,1 1,0
real 128 (0,6; 2,7) (0,6;2,7) (0,7;1,7) (0,6; 1,6)
T ls] 22,6 22,5 21,0 20,9
real (19,8; 25,0) (19,8; 25,0) (19,4; 22,3) (19,3; 22,3)
o 2,3 2,3 2,1 2,1
e [7] (1,8;2,7) (1,8:2,7) (2,02,5) (2,0;2.4)
PF. [a.0s] 511 195 299 177
fit L5 (168; 594) (6;275) (118; 361) (71; 244)
R, [s] 0,004 0,005 0,004 0,005
ft (0,004; 0,005) (0,004; 0,188) (0,004; 0,005) (0,004; 0,005)
A [an] 2,0 1,0 1,2 0,7
fi (28 (0.8;2.2) (0.4; 1,1) (0,5; 1.5) (0.3;1,0)
Tels] 22,7 22,1 22,2 22,4
LAt (21,6; 22.,9) (21,5;22,9) (21,7; 22,5) (22,0;22,7)
. 22 2,3 22 2,1
o [°] 2.1;2.4) (2,0 2.4) 2.1;2.4) (192.2)
76126 31138 45112 22926

PFremi [a.u./s]

(24272;108270)

(13283; 47049)

(20248; 12175)

(12175; 30993)

RT e [5] 015 0,16 0,20 0,23
Fermi (0,12;0,19) (0,11; 0,22) (0,18; 0,22) (0,17; 0,27)
Apermi [a.0.] 9432 4289 8243 4841

(4238; 11541)

(1832; 5433)

(3264; 11030)

(2042; 7617)

PFieal, RTreat, Arcaly Great Und T a1 bezeichnen die Bandbreiten der jeweiligen Parameter (zur Bestim-
mung der Parameter vgl. Abschnitt 4.2.5.5). Die Bandbreiten sind angegeben als Mittelwert (Mini-
mum; Maximum). Sie wurden in der gesunden und der ARDS-Lunge jeweils getrennt fiir die linke und
rechte Lunge bestimmt. PFg, RTg, Ag;, o und 7T 5 entsprechen den Bandbreiten der mittels numeri-
scher Faltung von Modell (4.12) mit der jeweiligen trachealen Inputfunktion ireagesund DZW. ireal,ARDS
bestimmten Parameter. PFgemmi, RTremi und Apemi bezeichnen die mittels Anpassung der Fermi-
Funktion (4.10) an die Signal-Zeit-Kurven bestimmten Bandbreiten der entsprechenden Parameter.

Dies ist moglicherweise ein Hinweis darauf, dass in der erkrankten Lunge mehr Sauerstoff zur
Depolarisation des *He zur Verfiigung stand.

Dies konnte darauf hindeuten, dass weniger Sauerstoff in das Blut iibergegangen war, d. h.
der Gasaustausch war in diesen Bereichen unter Umstéinden schlechter mdglich als in der
gesunden Lunge. Die Werte zeigten sowohl in der gesunden als auch in der erkrankten Lunge

grofe Ubereinstimmungen mit dem von Lehmann bestimmten Wert fiir 7; von 21,5s [Leh-
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mann03]. Die in der gesunden und erkrankten Lunge berechneten Flipwinkel e, Wiesen nur
geringe Unterschiede auf, wobei in der ARDS-Lunge geringfiigig kleinere mittlere Werte
gefunden wurden. Es ergaben sich fiir ares Werte zwischen 1,8° und 2,7°. Fiir die Akquisition

wurde o = 1° als Flipwinkel gewdhlt.

Bestimmung quantitativer Parameter mittels iterativer Entfaltung

Die Werte fiir die mittels der iterativen Entfaltungsmethode bestimmten Parameter PFg,
RTsi, Agit, agie und Ty g finden sich in Tabelle 4-1. In der linken und der rechten Lunge (so-
wohl gesund als auch ARDS) wurden sehr kurze Werte fiir RTg; im Bereich von 4ms gefun-
den. Es ergaben sich grofBere Werte fiir PFg; als fiir PF,.,. Sowohl in der gesunden als auch in
der ARDS-Lunge wurden in der rechten Lunge etwa um die Hélfte geringere Amplituden Ag;
bestimmt als in der linken Lunge. Daher betrug PFg; in der rechten Lunge etwa 50% der
Werte in der linken Lunge. Die Werte fiir 7, 5 zeigten nur geringe Unterschiede zwischen der
linken und der rechten Lunge (gesund und ARDS). In der linken Lunge entsprachen sie im
wesentlichen den mittels der modell-unabhingigen Entfaltungsmethode gefundenen 77 eq. In
der rechten Lunge zeigten sich geringfiigig groBere Werte. Die Werte fiir a5 lagen zwischen
1,9° und 2,4°. Damit war insgesamt die Bandbreite etwas geringer als bei ¢e,. Wihrend in
der linken Lunge keine Unterschiede zwischen gesund und ARDS gefunden wurden, ergaben
sich bei diesem Parameter in der rechten ARDS-Lunge geringfiigig kleinere Werte als in der

gesunden Lunge.

Bestimmung quantitativer Parameter mittels Anpassung einer Fermi-Funktion

Die Werte der mittels Anpassung durch eine Fermi-Funktion berechneten PFrermi, RTrermi und
Arermi finden sich in Tabelle 4-1 [vgl. Lehmann03]. Die Werte fiir PFpermi und Apemi in der
rechten Lunge betrugen nur etwa 50% der Werte in der linken Lunge. Dies galt sowohl in der
gesunden als auch in der ARDS-Lunge. Die Werte fiir RTgemi lagen zwischen 0,11s und
0,27s. Sie waren somit wesentlich groBBer als RT,., und RTg. RTrem hingegen wies in der
ARDS-Lunge insgesamt hohere Werte als in der gesunden Lunge auf. Dies wurde weder bei
RT.ca1 noch bei RTg; gefunden. Eine Bestimmung von 77 permi und opermi War mit diesem Mo-

dell nicht moglich.

Vergleich der Gewebekurven und Signal-Zeit-Verlaufe beider Entfaltungsmethoden
Tabelle 4-1 zeigt, dass sich die mittels der vorgestellten modell-unabhéngigen Entfaltungsme-
thode berechneten Parameter PF., und RT,a teilweise erheblich von PFg und RTg: unter-

schieden, die mittels der iterativen Entfaltungsmethode bestimmt wurden.
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Abbildung 4-16: Vergleich der Gewebekurven und Signal-Zeit-Verlaufe beider Entfaltungsmethoden. In
A ist ein zentral im gesunden linken Lungenfliigel gemessener Signalverlauf dargestellt (schwarz). Aus diesen
Messdaten konnten Gewebekurven mittels der beiden Entfaltungsmethoden bestimmt werden (B, rot: iterativ,
blau: modell-unabhéngig (berechnet mittels: PF.,=40a.u./s, RT.,=0,06s, A.=2,2a.0., 4ea=2,3° und
T)rea=23,1s)). Bei dieser mittels der vorgestellten Entfaltungsmethode berechneten endgiiltigen Gewebekurve
ergab sich eine wesentlich ldngere Anstiegszeit als bei der mittels der iterativen Entfaltung bestimmten Gewebe-
kurve (RT;=0,004s). Dies fiihrte bei ansonsten dhnlichen Werten fiir die Amplitude Ag, sowie flir ag, und 77,5
zu erheblichen Unterschieden bei den berechneten maximalen Fliissen (iterativ: PFg=556a.u./s, vgl. Tabelle
4-1). Die numerische Faltung dieser Gewebekurven mit i, gesns €rgab die jeweiligen in A dargestellten Signal-
Zeit-Kurven. Man erkennt trotz der Unterschiede in den Gewebekurven die grofe Ubereinstimmung beider
Signal-Zeit-Kurven mit den Messwerten. Zusitzlich ist die mittels Fermi-Anpassung bis 0,128s nach dem
Maximum der Signal-Zeit-Kurve berechnete Funktion dargestellt (griin in A). Mit diesem Modell konnten keine
Gewebekurven bestimmt werden. Zur besseren Visualisierung der Abweichungen der Gewebekurven im anstei-
genden Teil wurden nur die Werte fiir 0 < 7 < 2s aufgetragen.

Die Werte fir PF s, RTreal, Areal, Greal Und 77 a1 ermdglichten die Berechnung von endgiilti-
gen Gewebekurven. Der Vergleich der so berechneten Gewebekurven mit denen, die mittels

iterativer Entfaltung bestimmt wurden, zeigte deutliche Unterschiede im Bereich zu Beginn
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der Kurven (siche Abbildung 4-16 B). Die Anstiegszeiten RT.,, die sich bei Verwendung der
modell-unabhéngigen Entfaltungsmethode ergaben, waren grofer als die mittels der iterativen
Entfaltung bestimmten RTg. Das Maximum der zugehorigen endgiiltigen Gewebekurve
wurde somit spiter erreicht. Daher ergab die modell-unabhingige Entfaltungsmethode bei
ansonsten dhnlichen Werten fiir die librigen Parameter erheblich geringere maximale Fliisse
PFica als PFg. Im abfallenden Teil der Gewebekurven wurden bei beiden Entfaltungsmetho-
den sehr dhnliche Verldaufe gefunden. Bei beiden Methoden ergab die numerische Faltung der
Gewebekurven mit der TIF groBe Ubereinstimmungen mit den gemessenen Signal-Zeit-

Kurven (siche Abbildung 4-16 A).
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4.4 Diskussion

Nach unserem Kenntnisstand ist dies die erste Studie, die mittels zweier Entfaltungsmethoden
die Bestimmbarkeit quantitativer Parameter der Lungenventilation unabhéngig von Form und
Dauer des applizierten *He-Bolus untersucht. Es wurde die Hypothese verfolgt, ob mittels der
vorgestellten Entfaltungsmethoden verschiedene quantitative Parameter reproduzierbar aus
dynamischen *He-Ventilationsmessungen bestimmt werden konnen. Ein modell-unabhingiger
Entfaltungsalgorithmus wurde implementiert und die Anwendbarkeit in Simulationen und in-
vivo untersucht. Es konnte gezeigt werden, unter welchen Randbedingungen der verwendete
Algorithmus anwendbar ist. Mogliche Limitationen wurden ermittelt. Die Ergebnisse zeigten,
dass alleine aufgrund der vorgestellten modell-unabhéngigen Entfaltungsanalyse quantitative
Parameter der Ventilation kaum verldsslich berechnet werden konnen. In Kombination mit
dem zusdtzlich implementierten und in-vivo angewandten iterativen Entfaltungsverfahren
lieBen sich jedoch konkretere Aussagen treffen.

In fritheren Studien wurden quantitative Lungenfunktionsparameter nur direkt aus entspre-
chenden Signal-Zeit-Kurven bestimmt. Eine Entfaltung der Kurven wurde in keinem uns
bekannten Fall durchgefiihrt. Es ist jedoch sehr wahrscheinlich, dass eine Abhingigkeit der
berechneten Parameter von Form und Dauer einer Inputfunktion besteht. Damit haben die
direkt ermittelten Werte nur qualitativen Charakter. Die verwendeten Implementationen der
Routinen zur Behandlung schlecht-gestellter Probleme wurden bereits mehrfach in anderen
Projekten erfolgreich eingesetzt [zum Beispiel Borcea99, Jerosch02, Mosher05] und kénnen

daher als verldsslich angesehen werden.

4.4.1 Simulationen mit der modell-unabhangigen Entfaltungsmethode

Die Simulationen zeigten bei der Anwendung auf Signal-Zeit-Kurven, wie sie typischerweise
bei dynamischen Ventilationsmessungen mit hyperpolarisiertem *He vorkommen, deutlich die
Moglichkeiten sowie die Limitationen der verwendeten modell-unabhéngigen Entfaltungsme-
thode. Es stellte sich heraus, dass bei allen zeitlichen Auflésungen bis zu einem Rauschniveau
von SNR=20 fiir lange Anstiegszeiten RT>1s sehr gute Ergebnisse erzielt werden konnten.
Insbesondere bei einer zeitlichen Auflosung von A=8ms wurden in diesen Féllen sehr gute
Resultate erzielt. Vor allem die groBBen Abweichungen bei der Bestimmung der kurzen An-
stiegszeiten sorgten teilweise fiir erhebliche Abweichungen der berechneten PF von den
urspriinglichen Werten. Die Berechnung der Amplitude A war im Vergleich besser moglich.
Die Schwankungsbreiten waren hier im Allgemeinen geringer. Stirkeres Rauschen flihrte

zunehmend zu einer Unterschitzung der Amplitude. Fiir kurze tracheale Inputfunktionen und
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hohe zeitliche Auflosungen verbesserte sich die Genauigkeit. Insgesamt wurden die Anstiegs-
zeiten fiir niedrigere zeitliche Auflésungen und stirkeres Rauschen schlechter wieder gefun-
den.

Zur Bestimmung von quantitativen Parametern fiir Anstiegszeiten RT<0,1s ist neben einer
hohen zeitlichen Auflosung eine kurze Inputfunktion sowie ein geringes Rauschniveau uner-
lasslich. Um bei solch kurzen Anstiegszeiten noch einigermallen verlédsslich quantitative
Parameter bestimmen zu konnen, war in den hier untersuchten Fillen eine zeitliche Auflésung
von mindestens Ar=8ms notwendig.

Eine zeitliche Auflosung von A=128ms stellte sich bei niedrigem SNR insbesondere bei
kurzen Anstiegszeiten RT als unzureichend heraus. In diesen Féllen ergab die Regularisierung
mit Hilfe des L-Curve-Kriteriums Gewebekurven mit zu geringer Amplitude sowie stark
iiberschitzte Anstiegszeiten RT. Dies fiihrte zu ebenfalls sehr stark unterschétzten maximalen
Flissen PF. Fiir lange Anstiegszeiten RT und kurze Inputfunktionen lieferte auch eine zeitli-
che Auflosung von Ar=128ms gute Ergebnisse.

Der Wahl einer angemessenen Anzahl von Stiitzstellen kommt bei dem gewihlten Entfal-
tungsalgorithmus eine groe Bedeutung zu. Wihrend fiir 12 Stiitzstellen hiufig starke Abwei-
chungen mit breiten Interquartilbereichen gefunden wurden, dhnelten sich die Ergebnisse fiir
24 und 36 Stiitzstellen in vielen Fallen. Bei verrauschten Daten wurde jedoch durch die Wahl
von 36 Stiitzstellen die verldssliche Bestimmung quantitativer Parameter auch bei Anstiegs-
zeiten RT<0,1s ermoglicht. Néherte sich die Stiitzstellenanzahl der Anzahl » der Datenpunk-
te, so fithrte dies zu starken Schwankungen und teilweise erheblichen Abweichungen. Aus
diesem Grund fiithrte nur fiir eine sehr hohe zeitliche Auflésung von Ar=2ms die Wahl von
500 Stiitzstellen insgesamt zu einer Verbesserung der Analyse. Fiir eine zeitliche Auflosung
von Ar=8ms flihrten 36 Stiitzstellen bei Anstiegszeiten RT<0,1s zu akzeptablen Ergebnissen.
Da zudem eine Vergroferung der Stiitzstellenanzahl mit einer entsprechenden Verlangerung
der Rechenzeit einhergeht, stellen insbesondere bei in-vivo-Messungen und Ar=8ms 36 Stiitz-
stellen die bessere Wahl dar. Gegebenenfalls ist bei dieser zeitlichen Auflosung eine Verbes-
serung der Analyse noch durch eine Erhéhung der Stiitzstellenanzahl (allerdings auf deutlich
weniger als 500 Stiitzstellen) mdglich. Dies ist Gegenstand weiterer Untersuchungen.

Die Wahl des ersten Punktes der Signal-Zeit-Kurve bzw. der TIF erwies sich bereits in den
Simulationen als auBlerordentlich wichtig. Die Ergebnisse blieben von einem zu frithen Be-
ginn der fiir die Entfaltung verwendeten Signal-Zeit-Kurve im Wesentlichen unbeeinflusst.
Dies galt auch im Fall eines zu frithen Beginns von Signal-Zeit-Kurve und TIF. Lediglich fiir

A=128ms wurden aufgrund der unzureichenden Abtastung der TIF groe Abweichungen
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gefunden. Die implementierte Entfaltungsmethode erwies sich im Fall eines zu frithen Be-
ginns der Kurven im Wesentlichen jedoch als sehr robust. Grole Abweichungen wurden
hingegen bei kurzen Inputfunktionen gefunden, falls der tatsdchliche Beginn sowohl der
Signal-Zeit-Kurve als auch der TIF vor dem ersten Punkt der fiir die Entfaltung verwendeten
Kurven lag. Damit wurden trotz kurzer Inputfunktion keine verldsslichen Ergebnisse erzielt.
Da im Einzelfall in-vivo die exakte Bestimmung der tatsdchlichen ersten Werte der Kurven
kaum moglich ist, erscheint es basierend auf diesen Ergebnissen sinnvoll, einige Zeit vor dem

Beginn der TIF mit der Analyse beider Kurven zu beginnen.

4.4.2 Applikation des *He

Die Simulationen mit den in-vivo bestimmten Inputfunktionen ireargesund Und ireaarps fithrten
zu groflen Schwankungen bei den berechneten Werten insbesondere fiir sehr kleine Anstiegs-
zeiten. Dies ist auf die Dauer der zudem verrauschten Inputfunktionen zuriickzufiihren. Kiir-
zere Inputfunktionen waren jedoch mit der verwendeten Applikationseinheit nicht zu
erreichen. Die Entwicklung einer Methode zur Realisierung sehr kurzer Inputfunktionen
erscheint daher notwendig. Zudem zeigte sich im Vergleich mit der synthetischen Inputfunk-
tion iechreck,128ms die Notwendigkeit nahezu rauschfreier Inputfunktionen, da bei dieser Input-
funktion die berechneten Bandbreiten wesentlich schmaler waren. Schmale Verteilungen sind
unerldsslich zur exakten Bestimmung der in-vivo vorliegenden Parameter mittels der modell-

unabhingigen Entfaltungsmethode.

4.4.3 Bestimmung quantitativer Parameter der Lungenventilation

Die vorgestellte modell-unabhidngige Entfaltungsmethode wurde erfolgreich auf Ventilati-
onsmessungen in einer gesunden und einer ARDS-Lunge angewandt. Aus den gemessenen
Signal-Zeit-Kurven wurden mittels der trachealen Inputfunktionen ircaigesund UNd irea ARDS
Gewebekurven bestimmt. Die Simulationen mit diesen beiden Inputfunktionen sowie die aus
den Gewebekurven mittels Modell (4.12) bestimmten Parameter ermoglichten nur mit Ein-
schrankungen Aussagen iiber die in-vivo vorliegenden Werte. Dies geschah unter der Annah-
me, dass der in den Simulationen mit irealgesund UNd Irea aArDs gewdéhlte Flipwinkel o und die
Relaxationszeit 7; ungefdhr den realen Werten entsprachen. Nur in diesem Fall waren Riick-
schliisse auf die Abweichungen der in-vivo-Parameter und damit eine Berechnung der Para-
meter PFrea, RTreat, Aveal, Greal UNd 77 rea1 aus den mittels Modell (4.12) bestimmten Parametern
moglich.

Der Vergleich der mittels der vorgestellten Entfaltungsmethode berechneten Parameter mit

denen, die mittels iterativer Entfaltung bestimmt wurden, fiihrte nicht in allen Fillen zu tiber-
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einstimmenden Ergebnissen. Die Flipwinkel oy und o5 sowie die Relaxationszeiten 77 req
und T 5 wiesen sehr groBe Ahnlichkeiten auf. Die Werte fiir PFg, hingegen iiberstiegen die
Werte fiir PF.a teilweise um das zehnfache, wihrend sich fiir RTg erheblich kleinere Werte
zeigten als fliir RTcq1.

Bei der modell-unabhéngigen Entfaltungsanalyse zeigten sich im Fall von PF,, RTea und
Arear vor allem Unterschiede zwischen der gesunden und der ARDS-Lunge. Groflere Abwei-
chungen zwischen der linken und rechten Lunge wurden nicht gefunden, wohingegen sich
insbesondere bei PFg und Ag; groBere Unterschiede zwischen den beiden Lungenfliigeln
zeigten.

Mittels der modell-unabhingigen Entfaltungsanalyse ergaben sich sowohl in der gesunden als
auch in der ARDS-Lunge Anstiegszeiten RT,, von teilweise deutlich unter 50ms. In der
gesunden Lunge wurden allerdings auch wesentlich ldngere Anstiegszeiten ermittelt. Dies
konnte weder durch RTg; noch durch RTgemi bestitigt werden. Sowohl in der gesunden und
als auch der erkrankten Lunge ergaben sich fiir RTg; sehr kleine Werte im Bereich von 4ms,
wiéhrend sich bei RTremi in der erkrankten Lunge etwas lingere Anstiegszeiten als in der
gesunden Lunge im Bereich von 0,2s zeigten. Da die mittels Anpassung einer Fermi-Funktion
an die Signal-Zeit-Kurven ermittelten Parameter jedoch von der Form und der Dauer des
applizierten *He-Bolus abhingen, haben die Werte aus der Anpassung der Fermi-Funktion
ohne Entfaltung nur qualitativen Charakter. Die Unterschiede zwischen der gesunden und der
erkrankten Lunge bei RT,., sind daher vermutlich als Artefakt aufgrund des verwendeten
Entfaltungsalgorithmus anzusehen. Im Gegensatz dazu zeigten sich bei RTg; mit Ausnahme
der rechten gesunden Lunge Werte unter 10ms. Die Ergebnisse fiir RT,e, und RTg stiitzen
erstmalig die Vermutung, dass in-vivo Anstiegszeiten deutlich unter 0,1s vorliegen.

Der Vergleich der mittels Faltung und numerischer Anpassung berechneten Parameter PFy;,
RTs: und Age mit den durch Fermi-Anpassung berechneten PFrermi, RTrermi und Apermi ergab
ein konsistentes Bild. Insbesondere zeigten sich in der gesunden und in der ARDS-Lunge
rechts kleinere maximale Fliisse als links. Dies galt ebenso fiir die Amplituden.

Bei sehr kurzen Anstiegszeiten wurden die Schwichen der modell-unabhidngigen Entfal-
tungsmethode offenbar, die sich bereits im Rahmen der Simulationen zeigten. Physiologische
Aussagen lieBen sich daher alleine aufgrund der Ergebnisse dieser Entfaltungsmethode nicht
treffen. Die mittels der iterativen Entfaltungsmethode berechneten Anstiegszeiten zeigten
hingegen sehr geringe Schwankungsbreiten. Dies ldsst unter Umstéinden auf eine bessere
Verlésslichkeit dieses Algorithmus schlieBen. Eine Kldrung dieses Sachverhalts erfordert

auch fiir das iterative Entfaltungsverfahren Simulationen, vergleichbar mit denen bei der
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modell-unabhingigen Entfaltungsmethode.

Verlasslichere Aussagen ergaben sich durch die Kombination der drei beschriebenen Metho-
den. Die Anwendung von Entfaltungsmethoden erwies sich als notwendig, um vor allem auf
sehr kurze Anstiegszeiten von unter 0,1s schlieen zu kénnen. Eine Anpassung mittels Fermi-
Funktion, wie von Lehmann beschrieben, war dafiir nicht ausreichend.

Lehmann fand in erkrankten Lungen wesentlich ldngere Anstiegszeiten als in gesunden Lun-
gen [Lehmann03]. Auch in der vorliegenden Studie erwiesen sich die mittels Anpassung einer
Fermi-Funktion an die Signal-Zeit-Kurven bestimmten Anstiegszeiten in der erkrankten
Lunge als ldnger. Ob die beobachteten Unterschiede in der vorliegenden Untersuchung Riick-
schliisse auf den Erkrankungszustand der Lunge zulieen, konnte im Rahmen dieses Pilotver-
suches jedoch nicht gekldrt werden. Insbesondere konnte nicht sicher gestellt werden, dass in
der gesunden und in der ARDS-Lunge die gleiche Schichtposition gewihlt wurde. Eine Un-
tersuchung der Abhédngigkeit der verschiedenen Parameter von der Schichtposition ist in
zukiinftigen Studien erforderlich.

Die im Rahmen dieser Studie berechneten Parameter stellten aufgrund der verwendeten
schichtselektiven Sequenz nur lokale Grofen dar. Um Aussagen fiir die gesamte Lunge tref-
fen zu konnen, sind Schichten notwendig, die die gesamte Lunge abdecken. Eine bessere
Ortsaufldsung ist derzeit nur unter einer erheblichen Verschlechterung der zeitlichen Auflo-
sung moglich. Die Ergebnisse insbesondere der Simulationen zeigen jedoch, dass eine hohe

zeitliche Auflosung notwendig ist, um verldsslich quantitative Parameter zu bestimmen.

4.4.4 Tikhonov-Regularisierung und L-Curve-Kriterium

In dieser Studie wurde zur Bestimmung des Regularisierungsparameters A eine Kombination
aus Tikhonov-Regularisierung und L-Curve-Kriterium verwendet. Beide stellen Standardpro-
zeduren zur Analyse schlecht-gestellter Probleme dar. Es existieren jedoch in der Literatur
eine Vielzahl von Regularisierungsverfahren, die unter Umstdnden zur Bestimmung eines
optimalen Regularisierungsparameters aus dynamischen Ventilationsmessungen geeignet
sind. In fast allen Regularisierungsverfahren wird ein Kompromiss eingegangen zwischen der
,Grofe” der regularisierten Losung und der Qualitét der Anpassung an die gegebenen Daten.
Sie unterscheiden sich vor allem darin, wie diese GroB3e berechnet wird und wie sich der
optimale Kompromiss im Einzelfall darstellt. Das L-Curve-Kriterium bedient sich einer dop-
pelt logarithmischen Darstellung der Norm der regularisierten Losung und der Norm der
entsprechenden Residuen. Sie stellt eine einfache Moglichkeit dar, die Abhéngigkeit der

regularisierten Losung und deren Abweichung von den tatsdchlichen Daten von verschiede-
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nen moglichen Regularisierungsparametern zu untersuchen.

Die Bestimmung des optimalen Regularisierungsparameters unterliegt jedoch bestimmten
Einschrinkungen. Das L-Curve Kriterium versagt unter Umstinden bei zu glatten exakten
Losungen. In diesem Fall fallen die SVD-Koeffizienten sehr schnell zu Null hin ab. Jede
Losung wird dann durch wenige erste Komponenten dominiert. In einem solchen Fall konnte
Hanke zeigen, dass 4 um so schlechter berechnet wird, je glatter die Losungen sind [Han-
ke96]. So lassen sich auch die teilweise stark schwankenden Ergebnisse und die bisweilen
sehr groBen Abweichungen erkldren, die im Rahmen der Simulationen ohne Rauschen gefun-
den wurden.

Grundsitzlich ist bei der Verwendung des L-Curve-Kriteriums mit einer Uberregularisierung
zu rechnen [Hansen92]. Die groflen Abweichungen, die insbesondere bei kleinen Anstiegszei-
ten gefunden wurden, lassen sich so erkliren. Fiihrt beispielsweise eine Uberregularisierung
zu einer 100-prozentigen Uberschitzung der Anstiegszeit (was vor allem bei kleinen An-
stiegszeiten sehr hiufig der Fall war) sowie zu einer 10-prozentigen Unterschdtzung der Amp-
litude, so liefert Zusammenhang (4.11) eine Unterschitzung des PF um 55%. Zudem konnte
Vogel zeigen, dass bei zunehmendem n das L-Curve-Kriterium sukzessive zu einer zusétzli-

chen Uberregularisierung, d. h. zu groBeren Regularisierungsparametern fiihrt [Vogel96].

4.4.5 Messsequenz

Um die Entfaltung von Signal-Zeit-Kurven aus dynamischen Ventilationsmessungen verléss-
lich zu ermdglichen, sind sehr schnelle Sequenzen erforderlich. Daher wurde fiir die in-vivo-
Messung unter Verlust der raumlichen Auflosung in einer Raumrichtung eine schichtselektive
Gradientenecho-Sequenz verwendet, um mit einer zeitlichen Auflésung von A=7ms messen
zu konnen. Da die *He-Menge in einer Schicht bisher nicht bestimmbar ist, konnen absolute
quantitative Parameter der Ventilation zundchst nicht berechnet werden. Prinzipiell schlief3t
jedoch die Verwendung einer schichtselektiven Sequenz die Quantifizierbarkeit nicht aus
[Heussel05]. Maximale Fliisse und *He-Menge sind jedoch mit einer derartigen Sequenz nicht
absolut quantifizierbar. Dazu wire eine komplette Abdeckung der Lunge durch die Schicht
notwendig, was jedoch auf Grund der erforderlichen zeitlichen Auflosung nicht mdglich ist.

In Mainz konnten vor einigen Jahren Gradienten-Echo-Sequenzen mit einer zeitlichen Auflo-
sung von 128ms bei 65 Phasenkodierschritten entwickelt werden [Schreiber99, Schreiber00].
Dies ist jedoch fiir die Analyse sehr kurzer Anstiegszeiten offensichtlich nicht ausreichend.
Andere Arbeitsgruppen konnten die zeitliche Auflosung durch den Einsatz von EPI-

Pulssequenzen auf 40ms pro axiales Bild senken. Diese Technik leidet aufgrund des durch die
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Diffusion hervorgerufenen Signalverlusts jedoch unter einer schlechteren rdumlichen Auflo-
sung und einer Zunahme der Suszeptibilititsartefakte [Saam99, Gierada0O]. Eine weitere
Moglichkeit zur Verbesserung der zeitlichen Auflosung bieten Radial- und Spiralsequenzen,
bei denen der k-Raum nicht kartesisch abgetastet wird. Uberlappende Bildrekonstruktionen
ermOglichen bis zu 100 Bilder pro Sekunde. Es handelt sich jedoch nicht um eine echte zeitli-
che Auflosung von 10ms, da fiir jedes neue Bild nur ein kleiner Teil des k-Raums akquiriert

wird. Fiir ein gesamtes Bild werden allerdings deutlich iiber 100ms benétigt.

4.4.6 Fazit

Das Ziel dieser Studie war die Bestimmung quantitativer Parameter der Lungenventilationen
aus dynamischen *He-MRT-Messungen. Es wurde eine modell-unabhingige Entfaltungsme-
thode implementiert und in Simulationen validiert. Die Ergebnisse der Simulationen zeigten,
dass eine hohe zeitliche Auflosung sowie ein sehr gutes SNR unerldsslich sind, um insbeson-
dere bei sehr kurzen Anstiegszeiten verlédssliche Ergebnisse zu erhalten. Zudem wurde ein
iterativer Entfaltungsalgorithmus implementiert. Die Anwendung der beiden Algorithmen auf
Signal-Zeit-Kurven einer gesunden und einer ARDS-Lunge legt die Vermutung nahe, dass in-
vivo Anstiegszeiten von deutlich unter 0,1s vorliegen. Weitere Tierversuche und klinische

Studien sind notwendig, um mogliche physiologische Implikationen beurteilen zu kdnnen.
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5 Zusammenfassung und Ausblick

Die verléssliche Berechnung von quantitativen Parametern der Lungenventilation ist fiir ein
Verstindnis des Verhaltens der Lunge wihrend In- und Exspiration von grofer Bedeutung.
Nur in diesem Fall sind diagnostische Aussagen iiber den Gesundheitszustand der Lunge auf
der Basis dieser Parameter moglich. Im Rahmen dieser Arbeit erfolgte die Bestimmung ver-
schiedener Parameter aus dynamischen CT- und *He-MRT-Messdaten von gesunden Lungen
sowie Lungen mit Akutem Lungenversagen (ARDS). Dabei sollten moglichst wenig a-priori-
Informationen in die Berechnungen einflieen. In beiden Féllen fiihrte die Analyse der jewei-
ligen Problematik auf die Theorie der schlecht-gestellten Probleme. Aus diesem Grund wur-
den basierend auf der Tikhonov-Regularisierung zwei Algorithmen implementiert, deren
Anwendbarkeit zunédchst in Simulationen anhand synthetischer Daten untersucht wurde.
SchlieBlich erfolgte die Bestimmung verschiedener quantitativer Parameter aus in-vivo, d. h.
am lebenden Organismus gemessenen Signal-Zeit-Kurven.

Im ersten Teil dieser Arbeit wurde die Frage untersucht, ob das Aufbldhen der Lunge in ge-
sunden Schweinelungen und Lungen mit Akutem Lungenversagen (ARDS) durch einzelne,
diskrete Zeitkonstanten beschrieben werden kann, oder ob kontinuierliche Verteilungen von
Zeitkonstanten die Realitét besser beschreiben. Dazu wurde ein Algorithmus zur Bestimmung
der Verteilung der Zeitkonstanten aus dynamischen CT-Daten entwickelt und an syntheti-
schen Daten getestet, der keine Annahmen tiiber die Verteilung der Zeitkonstanten erforderte.
Er beruht formal auf der Anwendung der inversen Laplace-Transformation auf Messdaten, die
vor, wihrend und nach einem Drucksprung im Beatmungszweig gewonnen wurden. An-
schlieBend wurden mittels der beschriebenen Methode Verteilungen pulmonaler Zeitkonstan-
ten in-vivo an gesunden und ARDS-Schweinelungen bestimmt. Wéhrend in den gesunden
Lungen mono- und biexponentielle Verteilungen bestimmt wurden, waren in den ARDS-
Lungen Verteilungen um zwei dominante Zeitkonstanten notwendig, um die gemessenen
Daten auf der Basis des verwendeten Modells verlédsslich zu beschreiben. Es wurden sowohl
diskrete als auch kontinuierliche Verteilungen gefunden.

Zudem wurden in-vivo Verteilungen gefunden, die in den Simulationen nicht beobachtet
wurden. In diesen Fillen beschrieb das verwendete Modell die gemessenen Werte nur unzu-
reichend, was Gegenstand aktueller Studien ist. Die Parameter wurden aus der Gasfraktion
FGC in der gewidhlten Lungenschicht bestimmt. Sie stellen daher keine globalen Parameter

dar. Da fiir die Anwendung der beschriebenen Methode keine Annahmen iiber die Verteilung
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der Zeitkonstanten notwendig sind, ermdglicht sie die objektive Beschreibung des zeitlichen
Verhaltens der Beliiftung der Lunge aus dynamischen CT-Daten.

Die CT liefert Informationen iiber das solide Lungengewebe, wihrend die MRT von hyperpo-
larisiertem He direkt das Gas abzubilden in der Lage ist. Im zweiten Teil der Arbeit wurde
zeitlich hoch aufgeldst das Einstromen eines *He-Bolus in die Lunge erfasst. In vorangegan-
genen Studien zeigte sich, dass Parameter wie maximale *He-Fliisse und Anstiegszeiten des
Signals in der Lunge, die mittels Anpassung einer Modell-Funktion an eine gemessene Sig-
nal-Zeit-Kurve bestimmt wurden, von der Form und der Dauer des eingeatmeten *He-Bolus
abhingen. Somit waren diagnostische Aussagen mit Hilfe dieser Parameter bisher nur einge-
schrankt moglich. Daher war das Ziel des zweiten Teils der vorliegenden Arbeit die Bestim-
mung quantitativer Parameter der Lungenventilationen aus dynamischen ‘He-MRT-
Messungen. Hierzu wurde eine modell-unabhingige Entfaltungsmethode basierend auf
B-Spline-Reprisentationen implementiert. Die Anwendung dieser Methode auf synthetische
Daten zeigte, dass zur Bestimmung quantitativer Parameter insbesondere bei Anstiegszeiten
RT<0,1s eine hohe zeitliche Auflosung von mindestens Ar=8ms notwendig ist bei gleichzeitig
niedrigem Rauschen in den Messdaten. Quantitative Parameter konnten nur fiir lingere An-
stiegszeiten verldsslich bestimmt werden. Die Anwendung der Entfaltungsmethode auf reale
Messdaten an einer gesunden und einer ARDS-Lunge zeigte die grundsétzliche Anwendbar-
keit sowie die Limitationen der Methode.

Da die vorgestellte Methode im Rahmen der Simulationen bei sehr kurzen Anstiegszeiten zu
grolen Abweichungen von den vorgegebenen Werten fiihrte und zudem einen sehr hohen
Rechenaufwand erforderte, wurde zusétzlich eine alternative schnellere und leichter anwend-
bare iterative Entfaltungsmethode implementiert. Die Berechnung der quantitativen Parameter
der Lungenventilation erfolgte in diesem Fall durch Faltung der jeweils gemessenen trachea-
len Inputfunktion mit einer Modell-Funktion und numerische Anpassung des Ergebnisses an
die Signal-Zeit-Kurve.

Die Ergebnisse dieser beiden Entfaltungsmethoden stiitzen die Hypothese, dass in-vivo An-
stiegzeiten von unter 0,1s vorlagen. Da nur ein Pilotversuch durchgefiihrt wurde, konnten
keine eindeutigen Aussagen liber die Abhdngigkeit der Parameter vom Gesundheitszustand
der Lunge getroffen werden. Zur weiteren Validierung der beiden Methoden miissen in jedem
Fall Patienten- und Probandenuntersuchungen folgen, um verldssliche Aussagen iiber die
Unterschiede der berechneten Parameter bei verschiedenen Erkrankungen zu erhalten.

In den beiden vorgestellten Studien wurden quantitative Parameter der Lungenventilation

bestimmt. Ein Vergleich der Ergebnisse der CT- mit den MRT-Messungen erfolgte jedoch
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nicht. Zu diesem Zweck sind in Zukunft Experimente notwendig, bei denen in gesunden und
erkrankten Lungen sowohl dynamische CT- als auch *He-MRT-Messungen durchgefiihrt
werden.

Im Rahmen dieser Arbeit wurden erstmalig Verteilungen von ventilatorischen Zeitkonstanten
mittels dynamischer CT ohne Annahmen iiber die Verteilung der Zeitkonstanten bestimmt.
Zudem erfolgte die Berechnung von quantitativen Parametern der Ventilation mittels
*He-MRT unabhingig von der Applikationsform des eingeatmeten *He-Bolus. Zusammenfas-
send ermdglichen daher die in dieser Arbeit vorgestellten Algorithmen eine objektivere Be-
stimmung quantitativer Parameter der Lungenventilation. Dies ist fiir die eindeutige
Beschreibung ventilatorischer Vorginge in der Lunge und somit fiir die Lungendiagnostik

unerlésslich.
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7 Anhang

7.1 Graphische Auswertungen zu Abschnitt 4.3.1.2
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Abbildung 7-1: Abweichungen APF der berechneten maximalen Flisse PF von den vorgegebenen Werten
bei Verwendung langer Inputfunktionen. Die drei Spalten zeigen die Ergebnisse fiir die zeitlichen Auflésun-
gen Ar=128ms, 32ms und 8ms. Auf der horizontalen Achse sind die Anstiegszeiten aufgetragen, auf der vertika-
len Achse die prozentualen Abweichungen APF der berechneten PF von den vorgegebenen Werten. Die Punkte
entsprechen den Perzentilen Qs (untere Datenreihe) und Qgs (obere Datenreihe) der Verteilungen der Abwei-
chungen bei der jeweiligen Anstiegszeit (rot: 12 Stiitzstellen, griin: 24 Stiitzstellen, blau: 36 Stiitzstellen). Zur
Definition langer Inputfunktionen sieche Abschnitt 4.2.4.1.
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Abbildung 7-2: Abweichungen APF der berechneten maximalen Flisse PF von den vorgegebenen Werten
bei Verwendung kurzer Inputfunktionen. Die drei Spalten zeigen die Ergebnisse fiir die zeitlichen Auflosun-
gen Ar=128ms, 32ms und 8ms. Auf der horizontalen Achse sind die Anstiegszeiten aufgetragen, auf der vertika-
len Achse die prozentualen Abweichungen APF der berechneten PF von den vorgegebenen Werten. Die Punkte
entsprechen den Perzentilen Qs (untere Datenreihe) und Qgs (obere Datenreihe) der Verteilungen der Abwei-
chungen bei der jeweiligen Anstiegszeit (rot: 12 Stiitzstellen, griin: 24 Stiitzstellen, blau: 36 Stiitzstellen). Zur

Definition kurzer Inputfunktionen siehe Abschnitt 4.2.4.1.
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Abbildung 7-3: Abweichungen ART der berechneten Anstiegszeiten RT von den vorgegebenen Werten bei
Verwendung langer Inputfunktionen. Die drei Spalten entsprechen den Ergebnissen fiir die zeitlichen Auflo-
sungen Ar=128ms, 32ms und 8ms (von links nach rechts). Auf der horizontalen Achse sind die Anstiegszeiten
aufgetragen, auf der vertikalen Achse die prozentualen Abweichungen ART der berechneten Anstiegszeiten RT
von den vorgegebenen Werten. Die Punkte entsprechen den Perzentilen Qs und Qgs der Verteilungen der Ab-
weichungen bei der jeweiligen Anstiegszeit (rot: 12 Stiitzstellen, griin: 24 Stiitzstellen, blau: 36 Stiitzstellen). Zur
Definition langer Inputfunktionen siche Abschnitt 4.2.4.1.
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Abbildung 7-4: Abweichungen ART der berechneten Anstiegszeiten RT von den vorgegebenen Werten bei
Verwendung kurzer Inputfunktionen. Die drei Spalten entsprechen den Ergebnissen fiir die zeitlichen Auflo-
sungen At=128ms, 32ms und 8ms (von links nach rechts). Auf der horizontalen Achse sind die Anstiegszeiten
aufgetragen, auf der vertikalen Achse die prozentualen Abweichungen ART der berechneten Anstiegszeiten RT
von den vorgegebenen Werten. Die Punkte entsprechen den Perzentilen Qs und Qgs der Verteilungen der Ab-
weichungen bei der jeweiligen Anstiegszeit (rot: 12 Stiitzstellen, griin: 24 Stiitzstellen, blau: 36 Stiitzstellen). Zur
Definition kurzer Inputfunktionen siche Abschnitt 4.2.4.1.
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Abbildung 7-5: Abweichungen AA der berechneten Amplituden A von den vorgegebenen Werten bei
Verwendung langer Inputfunktionen. Die drei Spalten entsprechen den Ergebnissen fiir die zeitlichen Auflo-
sungen At=128ms, 32ms und 8ms (von links nach rechts). Auf der horizontalen Achse sind die Anstiegszeiten
aufgetragen, auf der vertikalen Achse die prozentualen Abweichungen AA der berechneten Amplituden A von
den vorgegebenen Werten. Die Punkte entsprechen den Perzentilen Qs und Qgs der Verteilungen der Abwei-
chungen bei der jeweiligen Anstiegszeit (rot: 12 Stiitzstellen, griin: 24 Stiitzstellen, blau: 36 Stiitzstellen). Zur
Definition langer Inputfunktionen siche Abschnitt 4.2.4.1.
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Abbildung 7-6: Abweichungen AA der berechneten Amplituden A von den vorgegebenen Werten bei
Verwendung kurzer Inputfunktionen. Die drei Spalten entsprechen den Ergebnissen fiir die zeitlichen Auflo-
sungen At=128ms, 32ms und 8ms (von links nach rechts). Auf der horizontalen Achse sind die Anstiegszeiten
aufgetragen, auf der vertikalen Achse die prozentualen Abweichungen AA der berechneten Amplituden A von
den vorgegebenen Werten. Die Punkte entsprechen den Perzentilen Qs und Qgs der Verteilungen der Abwei-
chungen bei der jeweiligen Anstiegszeit (rot: 12 Stiitzstellen, griin: 24 Stiitzstellen, blau: 36 Stiitzstellen). Zur
Definition kurzer Inputfunktionen sieche Abschnitt 4.2.4.1.
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Abbildung 7-7: Abweichungen Aa der berechneten Flipwinkel « von den vorgegebenen Winkeln bei
Verwendung langer Inputfunktionen. Die drei Spalten entsprechen den Ergebnissen fiir die zeitlichen Auflo-
sungen At=128ms, 32ms und 8ms (von links nach rechts). Auf der horizontalen Achse sind die Anstiegszeiten
aufgetragen, auf der vertikalen Achse die prozentualen Abweichungen A« der berechneten Flipwinkel « von den
vorgegebenen Werten. Die Punkte entsprechen den Perzentilen Qs und Qgs der Verteilungen der Abweichungen
bei der jeweiligen Anstiegszeit (rot: 12 Stiitzstellen, griin: 24 Stiitzstellen, blau: 36 Stiitzstellen). Zur Definition
langer Inputfunktionen siche Abschnitt 4.2.4.1.
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Abbildung 7-8: Abweichungen Aa der berechneten Flipwinkel « von den vorgegebenen Winkeln bei
Verwendung kurzer Inputfunktionen. Die drei Spalten entsprechen den Ergebnissen fiir die zeitlichen Auflo-
sungen At=128ms, 32ms und 8ms (von links nach rechts). Auf der horizontalen Achse sind die Anstiegszeiten
aufgetragen, auf der vertikalen Achse die prozentualen Abweichungen A« der berechneten Flipwinkel « von den
vorgegebenen Werten. Die Punkte entsprechen den Perzentilen Qs und Qgs der Verteilungen der Abweichungen
bei der jeweiligen Anstiegszeit (rot: 12 Stiitzstellen, griin: 24 Stiitzstellen, blau: 36 Stiitzstellen). Zur Definition
kurzer Inputfunktionen siehe Abschnitt 4.2.4.1.
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Abbildung 7-9: Abweichungen AT, der berechneten Relaxationszeiten T; von den vorgegebenen Werten
bei Verwendung langer Inputfunktionen. Die drei Spalten entsprechen den Ergebnissen fiir die zeitlichen
Auflésungen A=128ms, 32ms und 8ms (von links nach rechts). Auf der horizontalen Achse sind die Anstiegs-
zeiten aufgetragen, auf der vertikalen Achse die prozentualen Abweichungen AT, der berechneten Relaxations-
zeit T; von den vorgegebenen Werten. Die Punkte entsprechen den Perzentilen Qs und Qgs der Verteilungen der
Abweichungen bei der jeweiligen Anstiegszeit (rot: 12 Stiitzstellen, griin: 24 Stiitzstellen, blau: 36 Stiitzstellen).
Zur Definition langer Inputfunktionen siehe Abschnitt 4.2.4.1.
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Abbildung 7-10: Abweichungen AT, der berechneten Relaxationszeiten T; von den vorgegebenen Werten
bei Verwendung kurzer Inputfunktionen. Die drei Spalten entsprechen den Ergebnissen fiir die zeitlichen
Auflésungen Ar=128ms, 32ms und 8ms (von links nach rechts). Auf der horizontalen Achse sind die Anstiegs-
zeiten aufgetragen, auf der vertikalen Achse die prozentualen Abweichungen AT; der berechneten Relaxations-
zeit T; von den vorgegebenen Werten. Die Punkte entsprechen den Perzentilen Qs und Qgs der Verteilungen der
Abweichungen bei der jeweiligen Anstiegszeit (rot: 12 Stiitzstellen, griin: 24 Stiitzstellen, blau: 36 Stiitzstellen).
Zur Definition kurzer Inputfunktionen siche Abschnitt 4.2.4.1.
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7.2 Graphische Auswertungen zu Abschnitt 4.3.1.3
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Abbildung 7-11: Abweichungen APF der berechneten maximalen Flusse PF von den vorgegebenen Wer-
ten bei Verwendung langer Inputfunktionen mit Verschiebung der Signal-Zeit-Kurve. Die drei Spalten
entsprechen den Ergebnissen fiir die zeitlichen Aufldsungen A=128ms, 32ms und 8ms (von links nach rechts).
Auf der horizontalen Achse sind die Anstiegszeiten aufgetragen, auf der vertikalen Achse die prozentualen
Abweichungen APF der berechneten PF von den vorgegebenen Werten. Die Punkte entsprechen den Perzentilen
Qs und Qgs der Verteilungen der Abweichungen bei der jeweiligen Anstiegszeit (rot: 12 Stiitzstellen, griin: 24
Stiitzstellen, blau: 36 Stiitzstellen). Zur Definition langer Inputfunktionen siehe Abschnitt 4.2.4.1.
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Abbildung 7-12: Abweichungen APF der berechneten maximalen Flisse PF von den vorgegebenen Wer-
ten bei Verwendung kurzer Inputfunktionen mit Verschiebung der Signal-Zeit-Kurve. Die drei Spalten
entsprechen den Ergebnissen fiir die zeitlichen Auflosungen A=128ms, 32ms und 8ms (von links nach rechts).
Auf der horizontalen Achse sind die Anstiegszeiten aufgetragen, auf der vertikalen Achse die prozentualen
Abweichungen APF der berechneten PF von den vorgegebenen Werten. Die Punkte entsprechen den Perzentilen
Q5 und Qgs der Verteilungen der Abweichungen bei der jeweiligen Anstiegszeit (rot: 12 Stiitzstellen, griin: 24
Stiitzstellen, blau: 36 Stiitzstellen). Zur Definition kurzer Inputfunktionen sieche Abschnitt 4.2.4.1.
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Abbildung 7-13: Abweichungen ART der berechneten Anstiegszeiten RT von den vorgegebenen Werten
bei Verwendung langer Inputfunktionen mit Verschiebung der Signal-Zeit-Kurve. Die drei Spalten ent-
sprechen den Ergebnissen fiir die zeitlichen Auflosungen Ar=128ms, 32ms und 8ms (von links nach rechts). Auf
der horizontalen Achse sind die Anstiegszeiten aufgetragen, auf der vertikalen Achse die prozentualen Abwei-
chungen ART der berechneten Anstiegszeiten RT von den vorgegebenen Werten. Die Punkte entsprechen den
Perzentilen Q5 und Qg5 der Verteilungen der Abweichungen bei der jeweiligen Anstiegszeit (rot: 12 Stiitzstellen,
griin: 24 Stiitzstellen, blau: 36 Stiitzstellen). Zur Definition langer Inputfunktionen siehe Abschnitt 4.2.4.1.
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Abbildung 7-14: Abweichungen ART der berechneten Anstiegszeiten RT von den vorgegebenen Werten
bei Verwendung kurzer Inputfunktionen mit Verschiebung der Signal-Zeit-Kurve. Die drei Spalten ent-
sprechen den Ergebnissen fiir die zeitlichen Auflosungen Ar=128ms, 32ms und 8ms (von links nach rechts). Auf
der horizontalen Achse sind die Anstiegszeiten aufgetragen, auf der vertikalen Achse die prozentualen Abwei-
chungen ART der berechneten Anstiegszeiten RT von den vorgegebenen Werten. Die Punkte entsprechen den
Perzentilen Q5 und Qg5 der Verteilungen der Abweichungen bei der jeweiligen Anstiegszeit (rot: 12 Stiitzstellen,
griin: 24 Stiitzstellen, blau: 36 Stiitzstellen). Zur Definition kurzer Inputfunktionen siche Abschnitt 4.2.4.1.
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Abbildung 7-15: Abweichungen AA der berechneten Amplituden A von den vorgegebenen Werten bei
Verwendung langer Inputfunktionen mit Verschiebung der Signal-Zeit-Kurve. Die drei Spalten entsprechen
den Ergebnissen fiir die zeitlichen Aufldsungen Ar=128ms, 32ms und 8ms (von links nach rechts). Auf der
horizontalen Achse sind die Anstiegszeiten aufgetragen, auf der vertikalen Achse die prozentualen Abweichun-
gen AA der berechneten Amplituden A von den vorgegebenen Werten. Die Punkte entsprechen den Perzentilen
Qs und Qgs der Verteilungen der Abweichungen bei der jeweiligen Anstiegszeit (rot: 12 Stiitzstellen, griin: 24
Stiitzstellen, blau: 36 Stiitzstellen). Zur Definition langer Inputfunktionen siehe Abschnitt 4.2.4.1.
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Abbildung 7-16: Abweichungen AA der berechneten Amplituden A von den vorgegebenen Werten bei
Verwendung kurzer Inputfunktionen mit Verschiebung der Signal-Zeit-Kurve. Die drei Spalten entspre-
chen den Ergebnissen fiir die zeitlichen Auflosungen Ar=128ms, 32ms und 8ms (von links nach rechts). Auf der
horizontalen Achse sind die Anstiegszeiten aufgetragen, auf der vertikalen Achse die prozentualen Abweichun-
gen AA der berechneten Amplituden A von den vorgegebenen Werten. Die Punkte entsprechen den Perzentilen
Qs und Qgs der Verteilungen der Abweichungen bei der jeweiligen Anstiegszeit (rot: 12 Stiitzstellen, griin: 24
Stiitzstellen, blau: 36 Stiitzstellen). Zur Definition kurzer Inputfunktionen sieche Abschnitt 4.2.4.1.
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Abbildung 7-17: Abweichungen Aa der berechneten Flipwinkel a von den vorgegebenen Winkeln bei
Verwendung langer Inputfunktionen mit Verschiebung der Signal-Zeit-Kurve. Die drei Spalten entsprechen
den Ergebnissen fiir die zeitlichen Auflosungen A=128ms, 32ms und 8ms (von links nach rechts). Auf der
horizontalen Achse sind die Anstiegszeiten aufgetragen, auf der vertikalen Achse die prozentualen Abweichun-
gen Aa der berechneten Flipwinkel & von den vorgegebenen Werten. Die Punkte entsprechen den Perzentilen Qs
und Qgs der Verteilungen der Abweichungen bei der jeweiligen Anstiegszeit (rot: 12 Stiitzstellen, griin: 24
Stiitzstellen, blau: 36 Stiitzstellen). Zur Definition langer Inputfunktionen siche Abschnitt 4.2.4.1.
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Abbildung 7-18: Abweichungen Aa der berechneten Flipwinkel a von den vorgegebenen Winkeln bei
Verwendung kurzer Inputfunktionen mit Verschiebung der Signal-Zeit-Kurve. Die drei Spalten entspre-
chen den Ergebnissen fiir die zeitlichen Auflosungen A=128ms, 32ms und 8ms (von links nach rechts). Auf der
horizontalen Achse sind die Anstiegszeiten aufgetragen, auf der vertikalen Achse die prozentualen Abweichun-
gen Aa der berechneten Flipwinkel « von den vorgegebenen Werten. Die Punkte entsprechen den Perzentilen Qs
und Qgs der Verteilungen der Abweichungen bei der jeweiligen Anstiegszeit (rot: 12 Stiitzstellen, griin: 24
Stiitzstellen, blau: 36 Stiitzstellen). Zur Definition kurzer Inputfunktionen siche Abschnitt 4.2.4.1.
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Abbildung 7-19: Abweichungen AT, der berechneten Relaxationszeiten T, von den vorgegebenen Werten
bei Verwendung langer Inputfunktionen mit Verschiebung der Signal-Zeit-Kurve. Die drei Spalten ent-
sprechen den Ergebnissen fiir die zeitlichen Auflosungen Ar=128ms, 32ms und 8ms (von links nach rechts). Auf
der horizontalen Achse sind die Anstiegszeiten aufgetragen, auf der vertikalen Achse die prozentualen Abwei-
chungen AT, der berechneten Relaxationszeit 7; von den vorgegebenen Werten. Die Punkte entsprechen den
Perzentilen Q5 und Qg5 der Verteilungen der Abweichungen bei der jeweiligen Anstiegszeit (rot: 12 Stiitzstellen,
griin: 24 Stiitzstellen, blau: 36 Stiitzstellen). Zur Definition langer Inputfunktionen siehe Abschnitt 4.2.4.1.
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Abbildung 7-20: Abweichungen AT, der berechneten Relaxationszeiten T; von den vorgegebenen Werten
bei Verwendung kurzer Inputfunktionen mit Verschiebung der Signal-Zeit-Kurve. Die drei Spalten ent-
sprechen den Ergebnissen fiir die zeitlichen Auflosungen Ar=128ms, 32ms und 8ms (von links nach rechts). Auf
der horizontalen Achse sind die Anstiegszeiten aufgetragen, auf der vertikalen Achse die prozentualen Abwei-
chungen AT, der berechneten Relaxationszeit 7; von den vorgegebenen Werten. Die Punkte entsprechen den
Perzentilen Q5 und Qg5 der Verteilungen der Abweichungen bei der jeweiligen Anstiegszeit (rot: 12 Stiitzstellen,
griin: 24 Stiitzstellen, blau: 36 Stiitzstellen). Zur Definition kurzer Inputfunktionen siche Abschnitt 4.2.4.1.
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7.3 Graphische Auswertungen zu Abschnitt 4.3.1.4
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Abbildung 7-21: Abweichungen APF der berechneten maximalen Flusse PF von den vorgegebenen Wer-
ten bei Verwendung langer Inputfunktionen mit Verschiebung von TIF und Signal-Zeit-Kurve (d<0s). Die
drei Spalten entsprechen den Ergebnissen fiir die zeitlichen Auflosungen Ar=128ms, 32ms und 8ms (von links
nach rechts). Auf der horizontalen Achse sind die Anstiegszeiten aufgetragen, auf der vertikalen Achse die
prozentualen Abweichungen APF der berechneten PF von den vorgegebenen Werten. Die Punkte entsprechen
den Perzentilen Qs und Qgs der Verteilungen der Abweichungen bei der jeweiligen Anstiegszeit (rot: 12 Stiitz-
stellen, griin: 24 Stiitzstellen, blau: 36 Stiitzstellen). Zur Definition langer Inputfunktionen siehe Abschnitt

4.24.1.
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Abbildung 7-22: Abweichungen APF der berechneten maximalen Flisse PF von den vorgegebenen Wer-
ten bei Verwendung kurzer Inputfunktionen mit Verschiebung von TIF und Signal-Zeit-Kurve (d<0s).
Die drei Spalten entsprechen den Ergebnissen fiir die zeitlichen Auflosungen A=128ms, 32ms und 8ms (von
links nach rechts). Auf der horizontalen Achse sind die Anstiegszeiten aufgetragen, auf der vertikalen Achse die
prozentualen Abweichungen APF der berechneten PF von den vorgegebenen Werten. Die Punkte entsprechen
den Perzentilen Qs und Qgs der Verteilungen der Abweichungen bei der jeweiligen Anstiegszeit (rot: 12 Stiitz-
stellen, griin: 24 Stiitzstellen, blau: 36 Stiitzstellen). Zur Definition kurzer Inputfunktionen siche Abschnitt

4.24.1.
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Abbildung 7-23: Abweichungen ART der berechneten Anstiegszeiten RT von den vorgegebenen Werten
bei Verwendung langer Inputfunktionen mit Verschiebung von TIF und Signal-Zeit-Kurve (d<0s). Die
drei Spalten entsprechen den Ergebnissen fiir die zeitlichen Auflosungen A=128ms, 32ms und 8ms (von links
nach rechts). Auf der horizontalen Achse sind die Anstiegszeiten aufgetragen, auf der vertikalen Achse die
prozentualen Abweichungen ART der berechneten Anstiegszeiten RT von den vorgegebenen Werten. Die
Punkte entsprechen den Perzentilen Qs und Qgs der Verteilungen der Abweichungen bei der jeweiligen An-
stiegszeit (rot: 12 Stiitzstellen, griin: 24 Stiitzstellen, blau: 36 Stiitzstellen). Zur Definition langer Inputfunktio-
nen sieche Abschnitt 4.2.4.1.
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Abbildung 7-24: Abweichungen ART der berechneten Anstiegszeiten RT von den vorgegebenen Werten
bei Verwendung kurzer Inputfunktionen mit Verschiebung von TIF und Signal-Zeit-Kurve (d<0s). Die
drei Spalten entsprechen den Ergebnissen fiir die zeitlichen Auflosungen A=128ms, 32ms und 8ms (von links
nach rechts). Auf der horizontalen Achse sind die Anstiegszeiten aufgetragen, auf der vertikalen Achse die
prozentualen Abweichungen ART der berechneten Anstiegszeiten RT von den vorgegebenen Werten. Die
Punkte entsprechen den Perzentilen Qs und Qgs der Verteilungen der Abweichungen bei der jeweiligen An-
stiegszeit (rot: 12 Stiitzstellen, griin: 24 Stiitzstellen, blau: 36 Stiitzstellen). Zur Definition kurzer Inputfunktio-
nen siehe Abschnitt 4.2.4.1.
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Abbildung 7-25: Abweichungen AA der berechneten Amplituden A von den vorgegebenen Werten bei
Verwendung langer Inputfunktionen mit Verschiebung von TIF und Signal-Zeit-Kurve (d<0s). Die drei
Spalten entsprechen den Ergebnissen fiir die zeitlichen Auflosungen A=128ms, 32ms und 8ms (von links nach
rechts). Auf der horizontalen Achse sind die Anstiegszeiten aufgetragen, auf der vertikalen Achse die prozentua-
len Abweichungen AA der berechneten Amplituden A von den vorgegebenen Werten. Die Punkte entsprechen
den Perzentilen Qs und Qgs der Verteilungen der Abweichungen bei der jeweiligen Anstiegszeit (rot: 12 Stiitz-
stellen, griin: 24 Stiitzstellen, blau: 36 Stiitzstellen). Zur Definition langer Inputfunktionen siche Abschnitt
424.1.
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Abbildung 7-26: Abweichungen AA der berechneten Amplituden A von den vorgegebenen Werten bei
Verwendung kurzer Inputfunktionen mit Verschiebung von TIF und Signal-Zeit-Kurve (d<0s). Die drei
Spalten entsprechen den Ergebnissen fiir die zeitlichen Auflosungen A=128ms, 32ms und 8ms (von links nach
rechts). Auf der horizontalen Achse sind die Anstiegszeiten aufgetragen, auf der vertikalen Achse die prozentua-
len Abweichungen AA der berechneten Amplituden A von den vorgegebenen Werten. Die Punkte entsprechen
den Perzentilen Qs und Qgs der Verteilungen der Abweichungen bei der jeweiligen Anstiegszeit (rot: 12 Stiitz-
stellen, griin: 24 Stiitzstellen, blau: 36 Stiitzstellen). Zur Definition kurzer Inputfunktionen siche Abschnitt

4.24.1.
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Abbildung 7-27: Abweichungen Aa der berechneten Flipwinkel a von den vorgegebenen Winkeln bei
Verwendung langer Inputfunktionen mit Verschiebung von TIF und Signal-Zeit-Kurve (d<0s). Die drei
Spalten entsprechen den Ergebnissen fiir die zeitlichen Auflosungen A=128ms, 32ms und 8ms (von links nach
rechts). Auf der horizontalen Achse sind die Anstiegszeiten aufgetragen, auf der vertikalen Achse die prozentua-
len Abweichungen A« der berechneten Flipwinkel « von den vorgegebenen Werten. Die Punkte entsprechen den
Perzentilen Q5 und Qg5 der Verteilungen der Abweichungen bei der jeweiligen Anstiegszeit (rot: 12 Stiitzstellen,
griin: 24 Stiitzstellen, blau: 36 Stiitzstellen). Zur Definition langer Inputfunktionen siehe Abschnitt 4.2.4.1.
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Abbildung 7-28: Abweichungen Aa der berechneten Flipwinkel a von den vorgegebenen Winkeln bei
Verwendung kurzer Inputfunktionen mit Verschiebung von TIF und Signal-Zeit-Kurve (d<0s). Die drei
Spalten entsprechen den Ergebnissen fiir die zeitlichen Auflosungen A=128ms, 32ms und 8ms (von links nach
rechts). Auf der horizontalen Achse sind die Anstiegszeiten aufgetragen, auf der vertikalen Achse die prozentua-
len Abweichungen A« der berechneten Flipwinkel « von den vorgegebenen Werten. Die Punkte entsprechen den
Perzentilen Q5 und Qg5 der Verteilungen der Abweichungen bei der jeweiligen Anstiegszeit (rot: 12 Stiitzstellen,
griin: 24 Stiitzstellen, blau: 36 Stiitzstellen). Zur Definition kurzer Inputfunktionen siche Abschnitt 4.2.4.1.
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Abbildung 7-29: Abweichungen AT, der berechneten Relaxationszeiten T, von den vorgegebenen Werten
bei Verwendung langer Inputfunktionen mit Verschiebung von TIF und Signal-Zeit-Kurve (d<0s). Die
drei Spalten entsprechen den Ergebnissen fiir die zeitlichen Auflosungen A=128ms, 32ms und 8ms (von links
nach rechts). Auf der horizontalen Achse sind die Anstiegszeiten aufgetragen, auf der vertikalen Achse die
prozentualen Abweichungen AT; der berechneten Relaxationszeit 7; von den vorgegebenen Werten. Die Punkte
entsprechen den Perzentilen Qs und Qgs der Verteilungen der Abweichungen bei der jeweiligen Anstiegszeit
(rot: 12 Stiitzstellen, griin: 24 Stiitzstellen, blau: 36 Stiitzstellen). Zur Definition langer Inputfunktionen siche

Abschnitt 4.2.4.1.
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Abbildung 7-30: Abweichungen AT, der berechneten Relaxationszeiten T, von den vorgegebenen Werten
bei Verwendung kurzer Inputfunktionen mit Verschiebung von TIF und Signal-Zeit-Kurve (d<0s). Die
drei Spalten entsprechen den Ergebnissen fiir die zeitlichen Auflosungen A=128ms, 32ms und 8ms (von links
nach rechts). Auf der horizontalen Achse sind die Anstiegszeiten aufgetragen, auf der vertikalen Achse die
prozentualen Abweichungen AT; der berechneten Relaxationszeit 7; von den vorgegebenen Werten. Die Punkte
entsprechen den Perzentilen Qs und Qgs der Verteilungen der Abweichungen bei der jeweiligen Anstiegszeit
(rot: 12 Stiitzstellen, griin: 24 Stiitzstellen, blau: 36 Stiitzstellen). Zur Definition kurzer Inputfunktionen siche
Abschnitt 4.2.4.1.
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