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Kurzfassung

Diese Arbeit befasst sich mit dem Thema virtuelle Autopsie (Virtopsy), im Speziellen mit
dem Bereich post-mortem Magnetresonanztomografie (PMMRT) und den damit verbun-
denen Problemen. Vorrangig wird die Verdnderung der longitudinalen und transversalen
Relaxationszeiten durch die niedrigere Korpertemperatur untersucht. Weitere Einflussfak-
toren sowie der praktische Nutzen solcher Untersuchungen werden diskutiert. Die Messer-
gebnisse der Gewebeproben erméglichen die Optimierung des Kontrastes zweier Gewebe
durch die Modifikation von Sequenzparametern. Durch Beispiele wird eine mogliche Art
der Anwendung der Messergebnisse gezeigt und die Auswirkung der verdnderten Einstel-
lungen dargestellt. Ein Teil der Arbeit befasst sich mit der Verdnderung der Relaxivitét
des Kontrastmittels Gadovist (Bayer Schering, Deutschland), welche bei der Durchfiih-
rung von post-mortem Angiografien von Bedeutung ist. Zudem wird durch die Erh6hung
der Relaxivitéit bei niedrigen Temperaturen das Einsparungspotential im Vergleich zur

in-vivo Angiografie berechnet.

Schliisselworter: Temperaturabhéngigkeit MRT, Post-mortem Magnetresonanztomogra-
fie, PMMRT, Virtopsy, MR Post-mortem Angiografie, MR-PMA

Abstract

This thesis presents an overview of virtual autopsy (virtopsy), focusing on post-mortem
magnetic resonance imaging (PMMRI) and problems evolving with it. The main part of
this work deals with alterations in longitudinal and transverse relaxation times at lower
body temperatures. Other effects related to temperature changes were studied and the
need for virtual autopsies is discussed. The results from these measurements were used to
optimize contrast between different tissue types by adapting sequence timing. Examples
show one possible way to get to better timing parameters for different sequences and
show the outcome of these variations. Additionally the alteration of the relaxivity of
the contrast medium Gadovist (Bayer Schering, Germany) was investigated. This could
be beneficial for post-mortem angiography where due to higher relaxivity less contrast

medium is needed. One example is shown in this work.

Keywords: Temperature dependent MRI, Post-mortem Magnetic Resonance Imaging,

PMMRI, Virtopsy, MR Post-mortem Angiography, MR-PMA
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Verzeichnis verwendeter

Abkiirzungen

MRT .......... Magnetresonanz-Tomographie
MR ............ Magnetresonanz

PMMRT ...... post-mortem MRT

SE ... Spinecho

MSE .......... Multi Spin Echo

GRE .......... Gradientenecho

SPGR ......... Spoiled Gradient Echo
CE-FFE ....... Contrast-enhanced fast field echo
MR-PMA ..... MR post-mortem Angiografie
SSEFP .......... steady-state free precession
TE ............ Echozeit

TR ............ Repetitionszeit

FLAIR ........ Fluid attenuated Inversion Recovery
IR ............. Inversion Recovery

TI ...l Inversionszeit

T ool longitudinale Relaxationszeit
T2 ... transversale Relaxationszeit
FOV .......... field of view

ROI ........... region of interest

PRF ........... Proton Resonance Frequency
CT ............ Computer Tomografie

MSCT ......... Multislice CT

RF ............ radio frequency
D.............. Diffusionskoeffizient

SNR ........... Signal-to-Noise-Ratio

FEM .......... Fast Exchange Model

MMM ......... Molecular Motion Model
FPD .......... Fast Proton Diffusion

3D ... dreidimensional

2D . zweidimensional

CPAP ......... Continuous Positive Airqay Pressure
VWFE ... Voxel-wise Fitting

ATF ........... Average-then Fit

DNA .......... Desoxy Ribonucleic Acid
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Kapitel 1
Einleitung

Temperaturabhéngigkeit in der Magnetresonanztomografie (MRT) ist schon lange bekannt
[1, 2] und kann dazu benutzt werden, um anatomische Bilder mit Temperaturinformation
zu generieren. Um diese Informationen zu messen, konnen verschiedene temperaturab-
hiangige Effekte genutzt werden. Die wichtigsten werden im Kapitel "MR-Thermometrie”
beschrieben. Zudem wird ein Uberblick iiber die wichtigsten Anwendungsgebiete, wie bei-
spielsweise Temperaturmonitoring bei Tumorablation oder virutelle Autopsie, gegeben.
Der Einsatz bildgebender Verfahren bei den gerichtsmedizinischen Dokumentationen ge-
winnt immer mehr an Bedeutung [3]. Durch Globalisierung kommt es oft zu Diskrepanzen
zwischen staatlichem Recht und kulturellen Einstellungen. Durch nicht-invasive Verfahren
bei Obduktionen kann ein Kompromiss gefunden werden. Um Magnetresonanz Tomografie
im Bereich "Virtopsy” besser einsetzen zu kénnen, ist es notig, die Einflussfaktoren auf die
Signalintensitét bei niedriger Kérpertemperatur zu bestimmen. Zwei der fiir post-mortem
MRT wichtigsten abhéngigen Parameter sind die longitudinale Relaxationszeit (77) und
die transversale Relaxationszeit (73). Sie konnen dazu genutzt werden, um Temperaturin-
formation vom Gewebe zu erhalten, haben aber auch einen Einfluss auf den Kontrast des
Bildes. Kleine Anderungen der Temperatur spielen im klinischen Alltag kaum eine Rolle,
da der Einfluss auf den Kontrast des Bildes sehr gering ist. Ruder [4] zeigte, dass eine
subjektive Verinderung des Kontrastes erst ab Temperaturen unter 20°C' (fiir Tyw Se-
quenzen) bzw. 10°C' (fiir Tow Sequenzen) fiir Radiologen ersichtlich ist (Abbildung 1.1).
Fiir forensische Fragestellungen ist ein Temperaturbereich unter 10°C' relevant und ei-
ne Verminderung des Kontrastes ist hier deutlich erkennbar. Nach dem Tod kiihlt der
Korper laut Kobayashi [5] um 0.5 bis 1°C' pro Stunde ab. Zu untersuchendes Gewebe
wird, um die Zersetzung zu verlangsamen, gekiihlt gelagert und kann eine Temperatur
von fast 0°C' erreichen [5]. Eine Erwirmung auf Korpertemperatur wire zwar moglich,
ist aber fiir lingere Messungen nicht geeignet, da biochemische Vorginge (Verwesungs-
erscheinungen) beschleunigt werden und die Relaxationszeiten verdndern [6, 7] und auch
das Gewebe fiir nachfolgende histo-pathologische Untersuchungen eventuell unbrauchbar

machen konnen [8]. Durch die Bestimmung der Temperaturabhéngigkeit der Relaxations-



zeiten soll eine Sequenzanpassung ermoglicht werden, die den grofitmoglichen Kontrast
zwischen zwei Regionen liefert und Effekte wie in Abbildung 1.1 vermindert werden kon-
nen. Die Optimierung wird in dieser Arbeit nur fiir zwei Gewebe beschrieben. Es ist daher
wahrscheinlich, dass eine Verbesserung des Kontrastes zwischen zwei Geweben zu einer
Verschlechterung zu einem dritten fithren wird.

Des Weiteren wurde auch der Einfluss der Temperatur auf die Relaxivitidt des Kontrast-
mittels Gadovist (Bayer Schering, Deutschland) untersucht. Dieser hat bei Anwendung in

post-mortem Angiografie Auswirkungen auf die Signalintensitaten.

Abbildung 1.1: Tyw (linke Spalte) und Tow (rechte Spalte) MRT Bilder von verschiedenen
Patienten bei zunehmender Korpertemperatur von 2.1°C' bis 39.8°C. Bei ca. 10°C verén-
dert sich der Kontrast zwischen Fett und Muskel bei Tiw Bildern. Bei Tow ist dies erst
bei ca. 20°C' der Fall (aus [4]).



Kapitel 2

MR-Thermometrie

Die Beschiftigung mit Literatur zum Thema MR-Thermometrie liegt nahe, da Effekte,
die zur Bestimmung von Temperaturinderungen verwendet werden kénnen, einen Ein-
fluss auf die Messergebnisse bei niedrigen Korpertemperaturen haben. Das folgende Ka-
pitel liefert einen Uberblick iiber die wichtigsten Anwendungsgebiete und Methoden der
MR-Thermometrie und den Einfluss der sich verdndernden Grofien auf post-mortem Un-
tersuchungen. Einige der beschriebenen Methoden kénnen nur dazu verwendet werden,
die relative Anderung der Temperatur, ausgehend von einer Referenzmessung, zu bestim-
men. Die hier auftretenden Effekte verursachen bei niedrigen Temperaturen moglicherwei-
se einen Offset. Da bei post-mortem Scans keine Temperaturinderung innerhalb der zu
untersuchenden Region auftritt (ausgenommen die Erwiarmung an der Koérperoberflache),

sind keine transienten Einfliisse auf den Kontrast zu erwarten.

2.1 Anwendung der MR-Thermometrie

Das Hauptanwendungsgebiet der in-vivo Temperaturmessung ist die minimal-invasive Zer-
storung von Tumorgewebe durch lokale Warmequellen [9]. Hier werden zwei Methoden
unterschieden. Entweder wird mit geringeren Temperaturen (zwischen 43°C' und 45°C')
fir lingere Zeit oder mit hoheren Temperaturen (50°C' bis 80°C) fiir kurze Zeit gear-
beitet. Die erste Methode soll in mehreren 10 Minuten die Zellen direkt zerstoren oder
sie aufnahmefahig fiir Zytotoxine machen. Die zweite Methode verursacht eine schnelle
Koagulation und Proteindenaturierung und fiithrt auf diesem Wege zu einer Gewebsnekro-
se [9]. Bei beiden Methoden kénnen verschiedene Warmequellen verwendet werden. Die
am héufigsten verwendeten sind Laser, fokussierte Ultraschall Pulse oder auch RF Pulse.
Laser sind besonders geeignet zur Verwendung in Kombination mit MRT, da die Energie
tiber Lichtwellenleiter mit speziellen Adaptern (Tips) in den Kérper eingebracht werden
kann und diese keine Wechselwirkungen mit den Magnetfeldern verursachen [9].

Die Zerstorung von Gewebe ist auch mit Kélte moglich. Bei der Cryoablation wird iiber

einen Kupferstab, der mit fliilssigem Stickstoff verbunden ist, oder mittels eines speziellen

3



Cryokatheters Kilte in das Gewebe geleitet. Es entsteht ein sogenannter "Eisball” (das Ge-
webe gefriert), was zur Gewebsnekrose fiihrt. Bei dieser Anwendung ist ein sehr niedriger
Temperaturbereich relevant. Daniel [10] untersuchte Temperaturen bis —16.6°C'. Tempe-
raturmonitoring ist notig, um zusétzlichen Gewebsschaden durch iiberméfiige Kiithlung zu
vermeiden.

Diese Temperatur-Maps (anatomische Bilder, die mit Temperaturinformationen iiberla-
gert werden) konnen durch verschiedene temperatursensitive MR Parameter generiert
werden. Zu diesen Parametern gehoren der Proton Resonance Frequency Shift (PRF),
Magnetization Transfer, Diffusionskoeffizient, Protonendichte (Magnetisierung) und auch
die Relaxationszeiten. Da diese Effekte nicht getrennt voneinander zu betrachten sind
und alle den Kontrast beeinflussen, ist die Kenntnis dieser bei verschiedenen Tempera-
turen unerlisslich. Viele konnen bei geringen Temperaturschwankungen vernachlissigt
werden. Bei post-mortem Scans, wo anatomische Bilder die gréfite Bedeutung haben und
dafiir die Sequenzanpassung aufgrund von kiirzeren Relaxationszeiten bestimmt werden
soll, darf der Einfluss der Magnetisierung nicht aufler Acht gelassen werden. Dies kénnte

zu falschen Ergebnissen fiihren.

2.2 Methoden der MR-Thermometrie

2.2.1 Magnetisierung/Protonendichte

Eine Anderung der Temperatur verursacht eine Anderung der Signalintensitét in Protonen-
dichte-gewichteten Bildern. Die Protonendichte dndert sich allerdings nicht mit der Tem-
peratur. Die Magnetisierung, die fiir die Gewichtung in diesen Sequenzen zustiandig ist,
ist temperatursensitiv. Die Verteilung der parallelen und antiparallelen Spins im stati-
schen Magnetfeld kann durch eine Boltzmannverteilung beschrieben werden. Die molare
Magnetisierung ergibt sich aus der Summe {iber alle Spins. Durch die grofiere Zahl an
Spins im bevorzugten parallelen Energieniveaus entsteht eine messbare makroskopische

Magnetisierung (Gleichung 2.1).

_ NA?RI(I+1)
B 3uokT
N ist die Avogadro Zahl, v gyromagnetische Konstante, h Planck’sches Wirkungsquan-

Bo = XOBO (21)

tum, I die Spinquantenzahl, £ die Boltzmann Konstante, g die Permeabilitéit im Vakuum,
By die Starke des dufleren Magnetfeldes, yo die statische Suszeptibilitdt und 7" die Tem-
peratur. Daraus ergibt sich ein umgekehrt proportionaler Zusammenhang zwischen Yy,

und 7. Die Sensitivitit der Anderung der Magnetisierung mit der Temperatur kann nach



Gleichung 2.2 berechnet werden [2, 11].

dM  dT

- - (2.2)

Die Anderung der Magnetisierung mit der Temperatur ist mit —0.3%/°C sehr gering.
Daher ist ein sehr hohes SNR von 100 nétig, um die Unsicherheit auf 3°C' zu reduzieren.

Die lange Repetitions Zeit (Tg) bringt Einschriankungen fiir Echzeit Anwendungen [9].

2.2.2 Diffusionskoeffizient

Die Abhéngigkeit des (Rotations-)Diffusionskoeffizienten von der Temperatur kann mittels
Stokes’schem Gesetz beschrieben werden (Gleichung 2.3) [2, 11].

kT
8mna

DT‘Ot - (23)

k entspricht der Boltzmann Konstante, n der Viskositéit (Definition nach Debye), a dem
Radius des untersuchten Molekiils als Kugel modelliert und 7' ist die Temperatur. Ques-
son [12] und Rieke [9] beschreiben die Abhéngigkeit von D iiber die Aktivierungsenergie
(E.(D)) fir Diffusion von Wasser mit Gleichung 2.4.

_Eqa(D)

Die Temperaturabhéngigkeit beschreibt sie mit Gleichung 2.5.

dD  E,(D)
DAT kT (2.5)

Fiir zwei Messungen bei verschiedenen Temperaturen ergibt sich dann Gleichung 2.6.

kT2, /D—D
AT =T — Thpp = ——d ref 2.6
/ Ea(D) ( Drfif ) ( )

Im Vergleich zur Magnetisierung ist die Temperatursensitivitat des Diffusionskoeffizien-
ten mit 2%/°C sehr gut. Diese Methode erfordert ebenfalls lange Messzeiten und ist sehr
empfindlich auf Bewegung. Da die Gewebestruktur Einfluss auf den Diffusionskoeffizienten
hat, ist es schwierig, bei zu hohen Temperaturen (Koagulation des Gewebes) die Tempera-
tur richtig zu bestimmen. Bei anisotropen Geweben, wie Muskel mit langen Muskelfasern,
ist es notig, den vollstdndigen Diffusions-Tensor zu messen, um eindeutige Aussagen iiber

die Temperatur treffen zu kénnen [9].



2.2.3 Proton Resonance Frequency Shift (PRF)

Der Effekt der Protonen-Resonanzfrequenz Verschiebung wurde erstmals von Hindman
untersucht und von Ishihara zur Temperaturmessung herangezogen. Eine Verbesserung
erfolgte durch de Poorter und Kollegen [12]. Proton Resonance Frequency Shift basiert
auf der Abschirmung der Protonen durch die sie umgebende Elektronenwolke. Fiir freie
Wassermolekiile ist diese Abschirmung stérker als fiir an Makromolekiile gebundene. Dies
resultiert lokal in einer anderen Stédrke des Magnetfeldes, was zu einer Verschiebung der
Resonanzfrequenz fithrt. Die Stéarke des lokalen Magnetfeldes ergibt sich aus Gleichung
2.7 und setzt sich aus dem statischen Magnetfeld und einem Beitrag aus dem chemical
shift (o(7")) zusammen.

BuuelT) = 1+ 0(T)] By (2.7)

Der chemical shift wiederum besteht aus einem temperaturunabhéngigen und einem tem-

peraturabhéngigen Term (Gleichung 2.8).
o(T) =09+ or(T) (2.8)

Der Anteil der freien Wassermolekiile verindert sich mit der Temperatur. Dieser Effekt
kann entweder mittels spektroskopischer Sequenzen oder Phasenverschiebungen gemessen
werden. Eine Reihe von temperaturabhéingigen Faktoren erschweren diese Messungen.
Die Anwendung von verschiedenen temperatursensitiven Kontrastmitteln wird noch un-
tersucht. [12, 9]

2.2.3.1 Phasensensitive Messung der PRF

Die Phaseninformation liefert Aufschluss iiber eine Temperaturdnderung (Gleichung 2.9).
(T) = yo(T)TeBo (2.9)

Wobei hier ®(T") der Phaseninformation entspricht, v das gyromagnetische Verhéltnis und
o(T) aus Gleichung 2.8 ersichtlich ist. T ist die eingestellte Echo Zeit an einem MRT
System mit der Stéirke des Hauptfeldes By.

Aus der Kombination von einer Referenzmessung mit einer zweiten Messung kann eine

Temperaturdnderung nach Gleichung 2.10 berechnet werden.

O(T) — (Trey)

AT =T —T,ep =
f Oé’)/TEBO

(2.10)

mit « als temperaturabhéngigen chemical shift [12, 9]. Laut Paliwal [13] ist diese Me-
thode eine der genauesten und am weitesten verbreiteten fiir MR-Thermometrie. Beide

Moglichkeiten liefern nur relative Werte. Eine Messung der absoluten Temperatur ist hier



nicht mdéglich.

2.2.3.2 Spektroskopische Messung des PRF

Es wird ein Spektrogramm bei einer Referenztemperatur (zB Kérpertemperatur) aufge-
nommen. Durch die Temperaturverdnderung verschiebt sich der Wasser-Peak. Aus dieser

Differenz kann die Temperaturinderung bestimmt werden.

2.2.4 Steadystate Free Precission (SSFP)

Bei diesem Verfahren wird die Phasendifferenz, die durch die PRF-Verschiebung entsteht

aus Betragsbildern einer balanced-SSFP Sequenz berechnet.

Brotar = YABTR + wosTr + Brr (2.11)

In Gleichung 2.11 steht Sy fiir den totalen Resonanzoffset, v fiir die gyromagnetische
Konstante, AB fiir die Magnetfeld-Inhomogenitiaten, Tx fiir die Repetitions Zeit, wcg
fiir den Chemical Shift und frp fiir den offset durch RF-Pulse. Durch die Variation von
Brr kann dieser Einfluss bestimmt werden. Fiir den Chemical Shift kann Gleichung 2.12
verwendet werden.

wes = aATwy (2.12)

In dieser Gleichung steckt die Temperaturabhéngigkeit, die zu einer Veranderung von Biota
fithrt. wg entspricht der Lamor Frequenz und o dem PRF-shift Koeffizienten. Der wurde
von Paliwal [13] aus weiterer Literatur entnommen und fiir seine Untersuchungen mit 0.01
ppm/°C" gewihlt. Werden die Signalintensitéten iiber verschiedene [y gezeichnet, er-
kennt man Kurven mit ausgepriagten Maxima/Minima. Die Differenz dieser Extremstellen
ist proportional der Temperaturdnderung nach Einsetzen von Gleichung 2.12 in Gleichung

2.11. Die Verschiebung wurde mittels Kreuzkorrelation ermittelt.

2.2.5 Magnetisierungs Transfer

Das Prinzip des Magnetisierungs Transfers basiert auf einem schnellen Austausch der
Magnetisierung zwischen gebundenen und freien Wasserstoffkernen. Gebundene Protonen
besitzen keinen ausgepriagten Resonanzpeak und kénnen somit auch auflerhalb der Reso-
nanzfrequenz von freiem Wasser angeregt werden. Durch den Austausch von Energie beim
Ubergang zwischen den beiden Zustinden kommt es zu einer Reduktion des resultierenden
MR-Signals bei off-resonanter Sittigung (Abbildung 2.1). Die Rate, mit der dieser Uber-
gang zwischen beiden Zustdnden abléuft, ist von der Temperatur abhéngig. Allerdings
ist Magnetisierungs Transfer nicht sehr sensitiv und stark vom Gewebe abhingig. Diese

Methode der Temperaturmessung spielt daher eine untergeordnete Rolle. Magnetisierungs
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Abbildung 2.1: Magnetisierungs Transfer zwischen gebundenen und freien Protonen. Freie
Protonen haben ein langes 75, gebundene ein sehr kurzes (Insert rechts oben) und sind
daher in einem Bild normalerweise nicht sichtbar [aus [14, Seite 163]].

Transfer verursacht auch kaum Artefakte bei der Verwendung anderer Verfahren.

2.2.6 Relaxationszeiten

Die Verdnderung der Relaxationszeiten mit der Temperatur kann ebenfalls verwendet
werden, um Temperatur-Maps zu erstellen. Dieser Effekt wird mittels eines Kompartment-
Modelles erklart. Wassermolekiile kommen im Gewebe entweder frei vor oder gebunden
an Makromolekiile wie Proteine (Hydration). Fiir beide Zusténde ergibt sich eine andere
Relaxationszeit. Wenn kein Austausch zwischen den beiden Zustédnden stattfindet, kann
fiir gebundenes Wasser eine kiirzere Relaxationszeit beobachtet werden. Kommt es zu
einem schnellen Austausch, so verschmelzen die beiden Relaxationszeiten zu einer einzigen
gewichteten mittleren 75,¢rq9e- Die Gewichtung basiert auf den Anteilen von freiem und
gebundenem Wasser in Gewebe. Diese Anteile verindern sich mit der Temperatur und
beeinflussen die mittlere (gemessene) Relaxationszeit [15]. In einem Satz zusammengefasst,
je mehr gebundenes Wasser in einem Gewebe, desto kiirzer wird die Relaxationszeit.
Das Fast Exchange Model wurde ausfiihrlicher von Abragam [2] und Bloembergen [1]
beschrieben und bildet die Basis fiir das Molecular Motion Model. Eine Erweiterung stellt
das Fast Proton Diffusion (FPD) Model von Fullerton [16] dar. Hier wird angenommen,
dass Wasser im Gewebe in drei Zustédnden vorliegt und das zwei-Kompartment Modell
wird um einem kristallinen Zustand erweitert. Dieses Modell wurde in dieser Arbeit nicht
weiter verfolgt.

In dieser Arbeit wird der Einfluss auf den Kontrast, der mit diesen Verdnderungen in



engem Zusammenhang steht, spéater genauer behandelt.

2.2.7 Andere Einflussfaktoren

Ein weiterer Einflussfaktor, der die Relaxationszeiten erheblich verdndern kann, ist der
pH-Wert. Durch Verwesungserscheinungen wird das Gewebe zunehmend sauer (pH-Wert
sinkt). Moser [17] zeigte anhand von Versuchen mit Lebergewebe von Ratten, das bei ver-
schiedenen Temperaturen gelagert wurde, einen starken Abfall des pH-Wertes bei hoheren
Lagerungstemperaturen in den ersten 4 Stunden nach der Explantation. Fiir 7°C' lauft die
Zersetzung am langsamsten ab, daher sollten die Relaxationszeiten bei den hier durchge-
fithrten Messungen von Verdnderungen des pH-Wertes nicht stark beeinflusst worden sein.
Moser [17] fand einen linearen Zusammenhang zwischen der longitudinalen Relaxations
Rate (R, = Tiz) und dem pH-Wert iiber die Temperatur. Durch Bestimmung von pH, Rs
und Temperatur konnte dieser Zusammenhang dabei helfen, den Todeszeitpunkt genauer
festlegen zu konnen.

Durch den zu erliegen gekommenen Kreislauf kommt es zu Ablagerungen von Blut in
den Gefaflen, je nach Lage des Patienten. Diese bestehen hauptsichlich aus zelluldren

Blutbestandteilen wie Erythrozyten und kénnen lokal zu Artefakten fithren [18].



Kapitel 3
Virtopsy und post-mortem Imaging

Virtopsy ist ein Kunstwort, das sich aus "virtuell” und ”"Autopsie” zusammensetzt. Der
Wortursprung von virtuell ist dem lateinischen Wort "virtus” zuzuordnen, was "niitzlich,
effizient und gut” bedeutet. Autopsie kommt aus dem Griechischen und kann mit "durch
die eigenen Augen sehen” tibersetzt werden [19].

Die Menschen waren schon lange daran interessiert, das Innere des Korpers zu unter-
suchen. Die erste Genehmigung zur Sektion eines Korpers geht auf die Agypter zuriick.
Herophilus (335-280 v.Chr.) und Erasistratus (ca 310-250 v.Chr.) forschten in Alexandria
und waren die Ersten, die wissenschaftliche Literatur iiber die Ergebnisse ihrer Forschun-
gen publizierten [20]. Im Pschyrembel, Klinisches Worterbuch [21] aus dem Jahr 2002
steht unter "forensische Sektion” gerichtliche Sektion mit Erdffnung aller drei Kérperhdh-
len. Dies entspricht der Definition einer klassischen Autopsie. Durch die stetige Weiter-
entwicklung der bildgebenden Verfahren, vor allem CT und MRT, kénnte in Zukunft eine
Erweiterung um die Aufnahme von post-mortem Bildern erfolgen. Diese Methoden haben
den grofien Vorteil, unabhéngiger von untersuchendem Personal (mehrere unabhingige
Pathologen, Radiologen usw. konnen die Bilder begutachten bzw. befunden) zu sein, was
die Objektivitiat erhoht. Die Moglichkeit einer nicht-invasiven Autopsie verhindert zusétz-
liche psychische Belastung bei den Hinterbliebenen. Speziell wenn die betroffenen Perso-
nen Kinder sind oder schwere, den Gesichtsschiadel betreffende Verletzungen haben. Mit
diesen Methoden steigt auch in kulturellen Kreisen, wo die Offnung eines Kérpers nicht
erwiinscht ist, die Akzeptanz und erméglicht die Bestimmung der Todesursache in Kon-
sens mit kulturellen oder religiosen Vorstellungen. Die Arbeit mit kontaminiertem bzw.
infektiosem Gewebe, wie beispielsweise Patienten, die moglicherweise an der von Prionen
ausgelosten Creutzfeld-Jakob Krankheit gestorben sind, stellt Pathologen vor Probleme,
die mittels Virtopsy zumindest teilweise gelost werden konnen. So ist es moglich, die
Leichen in spezielle dichte Leichensicke zu verpacken und somit eine Kontamination der
Umwelt zu vermeiden. Durch die Verwendung geeigneter Materialien fiir CT und MRT
wird die Bildqualitét nicht beeinflusst [19, 22, 3].

Das interdisziplindre Projekt "Virtopsy” der Institute fiir Forensische Medizin, Diagnosti-
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sche Radiologie und Neuroradiologie der Universitit in Bern (Schweiz) widmet sich speziell
den drei Bereichen 3D Photogrammetrie, Multislice Computertomografie und Magnetre-
sonanztomografie um die klassische Autopsie, die auch heute noch meist mit Skalpell
durchgefiihrt und durch eine 2D Fotografie unterstiitzt wird. Nach der Beerdigung kon-
nen eventuell auftretende Fragen kaum mehr bearbeitet und beantwortet werden, da der
Korper meist irreversibel veréndert ist. Diese Probleme sollen durch die Anwendung von
3D Bildgebungsverfahren reduziert werden. Es wird versucht, die Umgebung des Gesche-
hens so genau wie moglich zu vermessen und zu dokumentieren. Dabei kommen spezielle
3D Kamerasysteme zum Einsatz. Mit diesen wird eine 3D Farbdarstellung sowohl der
rdumlichen Gegebenheiten als auch der Koérperoberflache erstellt, welche in Kombination
mit den Schnittbildverfahren zu einem detaillierten Plan der Verletzungen zusammenge-
fiigt werden kénnen. Mit Hilfe der am Ort des Geschehens aufgenommenen Fotos kann
der Unfall- oder Tathergang rekonstruiert und die Todesursache bestimmt werden. Nach-
bearbeitungen wie Segmentierung oder Surface Rendering und damit zusammenhéngende
Falschfarben-Darstellungen unterstiitzen und vereinfachen die Présentation beispielsweise
bei Gericht. Abbildungen 3.1a und 3.1b zeigen die Verwendung von CT und MR Daten,

wie sie weiter verwendet werden konnen. Computerbasierte Simulationen veranschauli-

(a) MSCT (b) MRT

Abbildung 3.1: Darstellung einer Schusswunde mittels MSCT und MRT. (a) zeigt den
knochernen Schédel in einer 3D Darstellung. Das Loch der Austrittswunde ist durch die
Offnung der Eintrittswunde erkennbar. (b) zeigt den Schusskanal im Gehirn (Pfeil) in
einer 2D Darstellung (aus [3]).

chen den Hergang, der zu den Verletzungen bzw. zum Tod fithrte. Da alle Daten digital
vorliegen, konnen auch mehrere unabhéngige Rechtsmediziner zu Rate gezogen werden
und so die Subjektivitdt der Autopsie-Ergebnisse reduziert werden. Die digitalen Daten

kénnen problemlos gespeichert und noch Jahre spéter zur erneuten Untersuchung heran-
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gezogen werden [19, 22].

3.1 Multislice CT in der forensischen Medizin

MSCT basiert auf der Absorption von Rontgenstrahlung und bietet daher sehr guten
Kontrast bei knochernen Verletzungen, Fremdkorpern und Gaseinschliissen. Die Absorp-
tionseigenschaften verédndern sich durch den Tod nicht und das ermdoglicht den direkten
Vergleich von ante-mortem und post-mortem Bildern. Das wiederum erlaubt eine einfa-
che Differenzierung von alteren Veréinderungen und frischen, direkt mit dem Ableben in
Zusammenhang stehenden Verletzungen. Mit einem detaillierten segmentierten 3D Daten-
satz konnen verschiedene Szenarien simuliert werden, um den Ursprung der Verletzungen
besser nachvollziehen zu kénnen. 3D Rendering erméglicht eine unblutige Darstellung, vor
allem knocherne Verletzungen, die fiir Laien bei Gericht besser nachvollziehbar ist. Durch
die sehr gut untersuchten Absorptionseigenschaften verschiedenster Materialien bietet ein
MSCT auch die Moglichkeit, Fremdkorper nicht nur zu lokalisieren, sondern ldsst auch
Riickschliisse auf ihre Materialeigenschaften zu. Die Diagnostik eines Pneumothorax oder
einer Gasembolie, die Todesursachen sein konnen, ist im Rahmen einer klassischen Autop-
sie sehr schwierig. Es besteht in diesem Fall nur die Moglichkeit Gaseinschliisse festzustel-
len. Es kann keine Aussage iiber Gréfle und Lokalisation gegeben werden. Dieses Problem
kann mit einem MSCT gelost werden. Zur Identifizierung von unbekannten Toten kann aus
einem 3D Datensatz beispielsweise ein, dem zahnérztlichen Panoramaréntgen dhnliches,
Bild generiert werden, welches mit fritheren Zahnréntgenbildern verglichen wird. Mobile
CT Geriite konnten beispielsweise bei Katastropheneinsétzen (Dirnhofer [19] bezieht sich
auf den verheerenden Tsunami in Asien) zur raschen Identifizierung der Opfer eingesetzt
werden. Die routineméfliige Anwendung von MSCT wird durch die kurze Messzeit von 10

min fiir einen Ganzkorper-Scan moglich [19, 22].

3.2 MRT in der forensischer Medizin

MRT beruht auf physikalischen Eigenschaften der Atomkerne, der sogenannten Kernspin-
resonanz, einer Wechselwirkung zwischen Protonen und einem Magnetfeld. Die Vorteile
gegeniiber MSCT sind der hervorragende Weichteilkontrast in Kombination mit hoherer
Sensitivitit, Spezifitdt und Genauigkeit[3]. Es konnen auch spektroskopische Untersuchun-
gen gemacht werden, die durch den Nachweis und die Quantifizierung eine sehr genaue
Bestimmung der Todeszeit erméglichen [3]. Durch den ausgezeichneten Weichteilkontrast
kénnen beispielsweise Verletzungen im subkutanen Fettgewebe nach Strangulation [23]
sichtbar gemacht werden, die bei einer klassischen Autopsie unentdeckt blieben. Studien

bei misshandelten Kindern zeigen gute Ergebnisse bei subduralen Blutungen und Kontu-
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Abbildung 3.2: Vergleich der Signalverldufe einer fliissigkeitsunterdriickten Inversion Re-
covery mit verschiedenen Inversionszeiten [aus [5]].

sionsverletzungen [3]. Je nach Sequenz kann der Kontrast auf die zu untersuchende Region
angepasst werden. Bei Verletzungen durch Fremdkorper wie zB Schussverletzungen oder
auch metallischen Implantaten besteht die Gefahr der Anziehung durch das Magnetfeld
des Tomographen. Die meisten dieser Gegenstéinde, wie Projektile, bestehen aus nicht-
ferromagnetischen Materialien und fiihren daher zu keinen Problemen. Die im Absatz
"Anwendung von Temperatur Monitoring mittels MRT” beschriebenen Einflussfaktoren
erschweren die Interpretation von Bildern, die mittels Standard-Sequenzen, wie sie im
klinischen Alltag verwendet werden, aufgenommen wurden. Durch eine Anpassung dieser
Sequenzen kann eine Verbesserung des Kontrastes fiir post-mortem Anwendungen erreicht
werden [4]. Kobayashi [5] schldgt fiir eine Fluid Attenuated Inversion Recovery (FLAIR)
Untersuchung des Gehirns eine Reduktion der Inversionszeit (77) von 2300 ms (in-vivo)
auf 1500 bis 1700 ms (post-mortem) vor, um eine ausreichende Signalunterdriickung des
Liquors zu erreichen. Da keine genauen Sequenzparameter fiir seine Untersuchungen an-
gegeben sind, ist diese Verkiirzung nur als Beispiel zu sehen und soll fiir konkrete An-
wendungen {iberpriift werden. Prinzip und Ergebnis sind in Abbildungen 3.2 und 3.3 zu
sehen.

Die lange Scan-Zeit von 1.5 bis 3.5 Stunden fiir einen Ganzkorper-Scan steht einer
routineméfigen Verwendung jedoch noch im Wege. Diese wird versucht, mittels parallel
Imaging zu reduzieren [19, 22|. Kobayashi [5] stellte nach dem Tod eine Abkiihlung von
bis zu 1°C' pro Stunde fest (abhingig von der Umgebungstemperatur). Wenn man nun
davon ausgeht, dass bei einem gekiihlten Korper die Erwarmung auf Raumtemperatur mit
derselben Geschwindigkeit vor sich geht, und das Korperinnere von besonderer Bedeutung
ist, so kann mit einer Messzeit von ca. einer Stunde mit einem sehr guten und stabilen
Ergebnis gerechnet werden. Die Erwérmung an der Korperoberfliche wird schneller vor-
anschreiten, die Organe sollten fiir diese Zeitspanne sehr gut geschiitzt sein.

Ein moglicher Einfluss metabolischer Prozesse, wie die Enzymaktivitat, die von der Zeit-
spanne zwischen der letzten Mahlzeit und dem Tod abhéngt, wurde in dieser Arbeit

vernachlassigt. Mittels MRT Spektroskopie kann versucht werden, den Todeszeitpunkt
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Abbildung 3.3: Ungeniigende Unterdriickung des Liquor-Signales bei Verwendung einer
FLAIR Sequenz. (a) Liquor wird nicht ausreichend unterdriickt bei 77 = 2300 ms (stan-
dard in-vivo Parameter). (b) Gute Unterdriickung durch eine Verkiirzung von T auf 1500
bis 1700 ms [aus [5]].

genauer zu bestimmen. Dazu werden Metabolite gesucht, die erst nach dem Eintritt des
Todes entstehen [3].

Thali [3] veroffentlichte Bilder, die die Ergebnisse von verschiedenen bildgebenden Metho-
den zeigen. Er vergleicht auch Autopsie mit Virtopsy 3.4.

(a) Autopsie (b) MRT

Abbildung 3.4: (a) ist das Resultat der Autopsie bei einer Stichwunde in den Herzmus-
kel (Pfeil). (b) zeigt ein Schnittbild des Herzens, bei der die Verletzung (Pfeil) deutlich
erkennbar ist. (aus [3])
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3.3 Post-mortem Angiografie

Die Untersuchung des Geféflsystems nach dem Tod kann ebenfalls Aufschluss iiber die
Todesursache geben, wenn diese in einer Stenose (Abbildung 3.5) oder anderen patholo-

gischen Gefafverdnderungen liegt.Es konnen arteriosklerotische Veréinderungen der Herz-

Abbildung 3.5: Die 3D-Darstellung einer post-mortem Angiografie des Herzens zeigt deut-
lich eine Koronararteriensklerose [aus [24]]. Es ist leider nicht ersichtlich, mit welcher
Technik dieses Angiogramm aufgenommen wurde.

kranzgefaflie dargestellt werden, sowie Vaskularisierung in Tumorgewebe, aber auch An-
eurysmen im Gehirn oder der Milz. Im Bereich der unnatiirlichen Todesursachen kann
post-mortem Angiografie eingesetzt werden, um Blutungsquellen exakt zu lokalisieren
oder bei Stangulation die Gefidfle im Halsbereich genauer zu untersuchen. Fiir in-vivo
MR-Angiographie kann entweder Blut als natiirliches Kontrastmittel oder ein kiinstli-
ches, in den Blutkreislauf eingebrachtes, Kontrastmittel verwendet werden (Gadovist,
Bayer Schering, Deutschland). Durch den fehlenden Kreislauf sind diese Methoden fiir
eine post-mortem Angiografie nur schwer einsetzbar. Es wird versucht, mit einer mo-
difizierten Herz-Lungen-Maschine den Blutfluss mit einer Kontrastmittel-Losung wieder
herzustellen oder mittels Kathetersystem das KM lokal zu injizieren. Dies ist nur inner-
halb der ersten 24 Stunden nach dem Tod moglich, da die GeféaBwinde diinner werden und
somit dem Druck, der von der Pumpe aufgebracht wird, nicht mehr standhalten kénnen.

Durch 6lige Fliissigkeiten kann die Zeitspanne bis zur radiographischen Untersuchung ver-
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lingert werden. Weitere Probleme werden durch geronnenes Blut bzw. Gasbildung bei der
Verwesung verursacht. Diese Effekte behindern die vollsténdige Fiillung des Gefiafisystems
mit der Kontrastmittel-Losung [19, 22, 25].

3.4 Beispiele fiir post-mortem Imaging

3.4.1 Herz-Kreislauf

Jackowski gibt in [18] einen Uberblick iiber Vergleiche zwischen post-mortem Imaging- und
Autopsie-Ergebnissen, speziell auf Herz und Blut bezogen. Ein Beispiel sind Ablagerungen
von Blut (hauptséichlich Erythrozyten) im Gefésystem. Diese kénnen Auskunft iiber die
Lage der Leiche geben bzw. ob diese bewegt wurde. Oberflachlich an der Haut sind diese
als Totenflecken erkennbar. Je nach verbleibender Blutmenge im Korper sind sie mehr oder
weniger stark ausgeprégt. Sie treten aber auch in Organen auf und kénnen mittels CT und
MRT detektiert werden. Es ist fiir forensische Untersuchungen auch wichtig, ob es sich bei
Gasansammlungen im Herzen um eine cardiale Gasembolie oder um bei der Verwesung
entstandenes Gas handelt. Bei der klassischen Autopsie kann eine Probe entnommen und
analysiert werden. Schnittbildverfahren konnen diese Unterscheidung vereinfachen und

sind dazu nicht-invasiv, dh es wird kein umliegendes Gewebe durch die Punktion zerstort.

3.4.2 Bestimmung des Todeszeitpunktes

Kuribayashi [26] zeichnete mittels PRF das Auskiihlen von Ratten nach dem Tod auf. Ziel
ist, durch MR-Thermometrie den Todeszeitpunkt aufgrund der Abnahme der Korpertem-
peratur besser bestimmen zu kénnen. Er zeigte, dass es moglich ist, die Abkiihlung zu
monitorisieren. Statheropoulos [8] veréffentlichte eine Studie zur Enzymaktivitit nach dem
Tod in Abhiingigkeit der Umgebungstemperatur. Er gibt einen Uberblick iiber die bei der
Autolyse entstehenden Substanzen. Die Abhéngigkeit der MR Messungen von diesen Ab-
bauprodukten ist nicht geklart. Es ist auch eher unwahrscheinlich, dass MR-Thermometrie
die rektale Messung der Korpertemperatur zur Bestimmung des Todeszeitpunktes erset-
zen wird. Es ist eine zusétzliche Moglichkeit zur Verifizierung, falls andere, gewichtigere
Griinde eine post-mortem MR-Untersuchung nahelegen.

Die Bestimmung des Todeszeitpunktes ist generell schwierig, da es eine Vielzahl von Ein-
fliilssen, wie Umgebungstemperatur, Insektenaktivitat usw., gibt. Verwesungserscheinun-
gen mit Beriicksichtigung der Umgebungstemperatur und meist rektaler Messung der Koér-
pertemperatur reichen meist aus um den Todeszeitpunkt mit ausreichender Genauigkeit

festzulegen.
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3.4.3 Gehirn

Dem Gehirn wird bei post-mortem Imaging besondere Aufmerksamkeit geschenkt, da
es gut geschiitzt innerhalb des Schidelknochens liegt. Gerade Anzeichen von traumati-
schen Verdanderungen, wie Blutungen oder der Anstieg des Hirndruckes, konnen mit MRT
gut dargestellt werden. Bei fortgeschrittener Verwesung stofit eine klassische Autopsie
an ihre Grenzen, da Hirngewebe nicht sehr stabil ist und im Allgemeinen einer Fixie-
rung bedarf. Diese wird erschwert und jede zusétzliche Manipulation kann die Ergebnisse
verfilschen. Dirnhofer [19] zeigt einen Vergleich zwischen einem GRE-Bild und dem #qui-
valenten Schnitt durch das formalin-fixierte Gehirn (Abbildung 3.6).

Abbildung 3.6: Traumatische intraaxiale Blutung. Links: GRE-Bild - axialer Schnitt,
dunkle Region im linken Temporallappen (Pfeil), der bis zum Subarachnoidalraum reicht.
Dies deutet auf Abbauprodukte von Hédmoglobin als Folge eines Traumas hin. Rechts:
Autopsie-Foto - Schnitt durch den Temporallappen eines mit Formalin fixierten Gehirns.

Dunkle Region (Pfeil) bestitigt das MR Ergebnis [aus [19]].

3.4.4 Lunge

Die Lunge als sehr sensibles Organ eignet sich sehr gut fiir post-mortem MRT. Zum Bei-
spiel ist ein Pneumothorax als Folge eines Unfalles sehr einfach und gut darzustellen.
Fliissigkeitsansammlungen oder kleinere Lésionen konnen ebenfalls gut detektiert wer-
den. Unterstiitzend kann dabei die post-mortem Beatmung sein, wie von Germerott [27]
beschrieben. Mit Hilfe dieser Technik konnen Verletzungen des Lungengewebes besser dar-
gestellt werden, da die fehlende Spannung im Brustkorb durch die kiinstliche Beatmung
ersetzt wird und das Gewebe sich wieder entfaltet (Abbildung 3.7). Es kénnen verschie-
dene Methoden zur Beatmung verwendet werden. In dem von Germerott [27] publizier-
ten Artikel werden Endotracheal-Tuben, Laryngx-Tuben und CPAP-Maksen verwendet.

CPAP (Continuous Positive Airway Pressure) Beatmung ist eine sehr einfache Variante
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der Beatmung und kann schnell und ohne grofien Aufwand eingesetzt werden. Ein be-
reits im Patienten liegender Tubus bietet sich ebenfalls fiir diese Art der Untersuchung

an. Die Steuerung des Beatmungsdrucks und der Frequenz erleichtert bewegungssensitive
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Abbildung 3.7: Post-mortem Beatmung mit variiertem Beatmungsdruck. Graphische Dar-
stellung aus [27].

Messungen. Ein Luftanhalten bei in-vivo Messungen fillt weg. Es kann daher auch lan-
ger ohne Bewegungsartefakte gemessen werden. Vorsicht bei htherem Beatmungsdruck
ist dennoch geboten. Es konnte zu einer Ruptur des Lungengewebes kommen. Probleme
treten allerdings bei bereits vorhandenen Verletzungen in diesem Bereich auf. Pfahlun-
gen oder Stichverletzungen erschweren die post-mortem Diagnostik mittels kiinstlicher

Beatmung. In diesen Féllen muss darauf verzichtet werden.
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Kapitel 4

Methoden

Im Rahmen dieser Arbeit wurden vier Messungen mit verschiedenen Proben und Aufbau-
ten gemacht. Bei der ersten wurde versucht, verschiedene Gewebe durch eine Kontrastmittel-
Losung zu simulieren. Alle weiteren Messungen enthielten Gewebeproben von Schweinen.
Die Messungen wurden an Siemens, MAGNETOM Trio A Tim System 3T (Landeskran-
kenhaus Graz, Radiologie) und SKYRA (Technische Universitat Graz) durchgefiihrt. Die

Messaufbauten wurden immer von niedrigen Temperaturen erwarmt.

4.1 Temperaturabhingigkeit der Relaxivitit von Ga-
dovist

4.1.1 Paramagnetische Metallkomplexe als MRT Kontrastmit-
tel

Paramagnetische Metallkomplexe, wie beispielsweise ein Gadolinium Komplex (dargestellt
in Abbildung 4.1) reduzieren die Relaxationszeiten des Losungsmittels (meist Wasser).

Dies kann einerseits durch Bindung von Wassermolekiilen an den Komplex passieren
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Abbildung 4.1: Strukturformel von Gadovist aus [28]



("inner-sphere relaxation”) oder andererseits durch translationale Diffusion (“outer-sphere
relaxation”). Lauffer [29] leitet die genauen Zusammenhénge fiir beide Mechanismen her.
Die Gleichung fiir die inner-sphere Relaxation dhnelt sehr stark dem, von Bloembergen
[1] beschriebenen, Molecular Motion Model und zeigt eine Abhéngigkeit von der Kor-
relationszeit (Zeit, die ein Molekiil ohne Interaktion mit der Umgebung bleibt). Fiir die
outer-sphere Relaxation ergibt sich eine komplexere Gleichung, die priméar vom Diffusions-

koeffizienten abhéngig ist. Die Relaxationseffekte sind additiv. Daraus folgt Gleichung 4.1.

D R ¢
- = (= + (= (4.1)
( Tl gesamt T1 inner—sphere Tl outer—sphere

Der Einfluss von Korrelationszeit und Diffusionskoeffizient ldsst auf eine Abhéngigkeit
der beiden Effekte von der Temperatur schliefen. Die Korrelationszeit ist umgekehrt pro-
portional zur Temperatur, wihrend der Diffusionskoeffizient mit steigender Temperatur
zunimmt. Diese gehen in die Gleichungen allerdings nicht linear ein, daher ergibt sich in
Summe ein komplexeres Verhalten, welches im Folgenden durch Messung 1 untersucht

wird.

4.1.2 Messung 1 - Relaxivitét
4.1.2.1 Probenvorbereitung 1

Das Kontrastmittel Gadovist (Bayer Schering, Deutschland) wurde in verschiedenen Kon-
zentrationen dem Wasser hinzugefiigt, um die Relaxationszeiten zu verkiirzen. Damit sol-
len verschiedene Gewebe simuliert werden. Die Konzentrationen wurden so gewéhlt, dass
das resultierende 7} mit dem 73 der verschiedenen Gewebe, wie Fett (300 ms), weifle
Hinsubstanz (500 ms), graue Hirnsubstanz (900 ms) und Liquor (2500 ms), anndhernd
iibereinstimmen soll. Die gewéhlten Werte sind nur den Geweben &hnlich und sollen kein
Messphantom darstellen. Die dafiir nétigen Konzentrationen wurden mit Gleichung 4.2
berechnet und koénnen Tabelle 4.1 entnommen werden. Es wurde jeweils ein Probenvolu-
men von 50 ml hergestellt. Als Referenzprobe wurde Leitungswasser ohne Kontrastmittel
verwendet. Maiskeimol wurde als Ersatz fiir Fettgewebe gemessen. Der Vergleich mit den
Gewebeproben war nicht zufriedenstellend und diese Messdaten wurden nicht weiter ver-
wendet. Nach dem Mischen wurden die Probenréhrchen eine Stunde im Kiihlschrank bei
4°C' vorgekiihlt, um die Equilibration im temperierbaren Wasserbad (LKB Bromma 2209
von —10°C' bis 100°C') zu verkiirzen. Das Wasserbad wurde auch im Voraus auf 4°C

gekiihlt und die Temperatur mit einem Pt-100 Thermometer kontrolliert.

1 1
Ty -1 TlHQO '

el = (4.2)

Ty, ist die longitudinale Relaxationszeit von Wasser, die mit 3000ms angenommen
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wurde, 77 ist die gewiinschte (einzustellende) Relaxationszeit und r; die Relaxivity des
Kontrastmittels (Gadovist (Bayer Schering, Deutschland)) mit 3.2{(mmol - s)

Tabelle 4.1: Kontrastmittelkonzentrationen fiir die erste Messung.

Simuliertes Gewebe || gewiinschtes 7| | Konzentration
Fettgewebe 300 ms 0.9375 mmol/1
Weifle Hirnmasse 500 ms 0.5208 mmol/1
Graue Hirnmasse 900 ms 0.2710 mmol/1
Liquor 2500 ms 0.0208 mmol/1

Die Proben wurden mit einem Probenstédnder in eine Plastik-Box gestellt und der
Schlauch des Wasserbades wurde mehrmals herum gewickelt, um den Warmeaustausch zu
beschleunigen. Die Temperatur in der Wasserprobe wurde mittels "Luxtron 790 Fluoroptic

Thermometer” gemessen.

4.1.2.2 Messung 1

Ca. eine Minute vor Beginn jeder Messreihe wurde die Pumpe des Wasserbades ausge-
schaltet, um Bewegungsartefakte durch fliefendes Wassers zu verhindern. Die Temperatur
wéhrend einer Messreihe blieb konstant. Zwischen den Messungen wurde die Temperatur
langsam erhoht, um die Equilibration monitorisieren zu kénnen und eine iiberhohte Tem-
peratur durch die Tragheit des Systems zu verhindern.

Zur Messung wurde die 12-Kanal Kopfspule verwendet, Schichtdicke 8 mm, einem Field of
View (FoV) von 150x150 mm und 128 x 128 Bildpunkte. Fiir die Inversion Recovery (IR)
wurde T mit 7000 ms und T mit 8.3 ms gewéhlt. Die Signalintensitéit wurde bei 6 ver-
schiedenen Inversion Times (77) zwischen 50 ms und 3200 ms (50,150,300,800,1600,3200)
gemessen. Fiir die Multi-Spin Echo Sequenz wurde T mit 3000 ms und Tg fiir 32 Echos

mit einem dquidistanten Abstand von 15 ms (von 15 ms bis 480 ms) gewéhlt.
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Select region of interest

Abbildung 4.2: Eine Schicht durch den Messaufbau. Der blaue Kreis kennzeichnet die zur
Datenauswertung herangezogenen Bildpunkte.

4.2 Temperaturabhingigkeit von Gewebe

Alle verwendeten Gewebeproben sind von Schweinen und stammen von einem Fleischer
in Graz. Das Fleisch wurde nach der Schlachtung sofort gekiihlt, am néchsten Tag ab-
geholt und fiir die Messungen verwendet. Wahrend der maximal 48 Stunden wurde es
immer kiihl bei ca 4°C' gelagert. Moseley [6] untersuchte den Einfluss der Lagerungstem-
peratur (von —25°C' bis 37°C') und der Lagerungsdauer (von 0 bis 96 Stunden) auf die
Relaxationszeiten. Das von ihm verwendete Hirngewebe zeigte bei einer Lagerungstempe-
ratur von 4°C' bis zu 60 Stunden kaum eine Verdnderung der Relaxationszeiten. Kamman
[7] untersuchte Rattengewebe iiber 24 Stunden und lagerte dieses ebenfalls bei 4°C' zwi-
schen seinen Messreihen, die er bei Korpertemperatur durchfiithrte. Er stellte in diesen
24 Stunden keine groferen Verdnderungen der MR-Parameter fest. Daher sollten bei den
Gewebeproben fiir folgende beide Messungen keine durch Lagerungsschiden verursachten

Verénderungen der Relaxationszeiten auftreten.

4.2.1 Messung 2 - vakuumverpacktes Gewebe
4.2.1.1 Probenvorbereitung 2
Die Proben fiir die zweite Messung waren

e Fettgewebe (Bauch)
e Leber

e Muskel (Nacken)
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e gereinigtes Wasser (MilliQ-Gradient System)
e physiologische Kochsalzlosung (0.9% NaCl)

Bei der Abholung wurde das Gewebe vakuumverpackt, wiahrend des Transports in einer
Kiihltasche und anschliefend im Kiihlschrank bis zum Beginn der Messung gelagert.

MilliQ-Wasser ist hoch rein-gefiltertes Wasser mit einem Leitwert von 2515 /cm. Die phy-
siologische Kochsalzlosung wurde einer Infusionsflasche entnommen. Beide Proben wurden
ca. eine Stunde vor Beginn der Messung in ein 2 ml Eppendorf-Gefaf§ gefiillt und gekiihlt.
Alle Proben wurden in eine Thoraxdrainage gepackt, diese mit kaltem Wasser gefiillt und
dicht verschlossen. An die Drainage wurde das temperierbare Wasserbad angeschlossen
und mit Leintiichern thermisch isoliert. Dieser geschlossene Messaufbau erlaubte keine
direkte Temperaturmessung im Inneren der Thoraxdrainage und somit auch nicht im Ge-
webe selbst. Es wurde die Temperatur im Wasserbad auflerhalb des Scanners gemessen
und eingestellt. Die Annédherung an die néchste Messtemperatur erfolgte sehr langsam
und bei Erreichen dieser wurde sie noch einige Minuten konstant gehalten. Danach wur-
de die Pumpe ausgeschaltet und das System fiir weitere 10 Minuten in Ruhe belassen,
um dem Gewebe geniigend Zeit zur Equilibration zu geben. Bei fritheren Versuchen tra-
ten bei laufender Pumpe bzw. zu frithem Start der Aufnahme Stromungsartefakte auf.
Diese konnten durch die Wartezeit ebenfalls vermieden werden. Der mit dieser Messung

generierte Datensatz wird im Folgenden mit M1 bezeichnet.

4.2.1.2 Messung 2

Bei dieser Messung wurde aufgrund der Grofle des Messaufbaues konnte die 12-Kanal
Kopfspule verwendet werden, Schichtdicke 2.5 mm, um partial volume Effekte zu vermei-
den, einem Field of View (FoV) von 150x150 mm und ebenfalls eine 128 x 128 Matrix.
Fiir die Inversion Recovery (IR) wurde Tx mit 7000 ms und T mit 9 ms gewihlt. Die
Signalintensitét wurde bei 6 verschiedenen Inversion Times (77) zwischen 50 ms und 2620
ms (50 150 300 800 1600 2620) gemessen. Fiir die Multi-Spin Echo Sequenz wurde Tg mit
3880 ms und T fiir 18 Echos mit einem dquidistanten Abstand von 14 ms (von 14 ms bis
252 ms) gewahlt.

Es wurden zwischen 8°C' und 37°C' Daten akquiriert (8, 10, 13, 18, 23, 28, 33, 37). Auf-

grund von Artefakten wurde der Messpunkt bei 18°C' verworfen.
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4.2.2 Verbesserter Messaufbau

Da bei Messung 2 keine direkte Temperaturmessung im Gewebe moglich war, wurde
versucht, einen alternativen Messaufbau zu finden, der dies erméoglicht. Es wurde eine Art

Pflichtenheft erstellt, nach dem der Messaufbau geplant werden soll.
e MR tauglich (metallfrei)
e direkt im Gewebe Temperaturmessung moglich
e geschlossenes System
e kein Kontakt der Proben mit Fliissigkeit/Luft
e Proben austauschbar
e wiederverwendbar

e moglichst einfach

Die Liste fithrte zu einem Kunststoffkanister, in den Locher fiir den Zu- und Abfluss des
Wasserbades gebohrt wurden. Die Proben sollten in Kunststoftbeutel, die in den Schraub-
verschliissen von Falcon-Tubes (50 ml) geschraubt werden konnten, in den Kanister ein-
gebracht werden. Dazu wurden die oberen Teile der Falcons in dafiir vorgesehene Locher
im Kanister geklebt. Bei dieser Methode konnte das Gewebe nicht ohne Luftblasen in die
Beutel gebracht werden. Als Losungsansatz wurde in die Schraubverschliisse der Falcons
ein weiteres Loch gebohrt, in das unbeschichtete 10 ml Blutabnahmeréhrchen (Greiner
Bio One) geklebt wurden. Diese Rohrchen gewihrleisteten einen Luftabschluss und das
Gewebe konnte ohne Luftblasen hineingepresst werden. Durch den im Deckel integrierten
Gummi-Stopfen konnte das optische Thermometer durchgefithrt werden. Die Austausch-
barkeit war durch einfachen Tausch der Schraubverschliisse von den Falcons gegeben.
Blutabnahmershrchen wurden von der Firma Greiner auch ausreichend zur Verfiigung
gestellt. Beim ersten Testlauf mit dem temperierbaren Wasserbad stellte sich allerdings
heraus, dass der weiche Kanister und die Klebestellen dem Druck nicht standhalten konn-
ten. Daher wurde dieser Messaufbau verworfen und die Messung 3 mit dem Liebig Kiihler

wie folgt durchgefiihrt.

4.2.3 Messung 3 - Gewebe in 0,9%NaCl

4.2.3.1 Probenvorbereitung 3

Es wurden dieselben Arten Gewebeproben wie fiir Messung 2 (Fett, Muskel, Leber) und
zusitzlich gefiltertes Wasser vorbereitet. Auf Kochsalzlosung wurde verzichtet, da kein
grofler Unterschied zu Wasser aus der vorigen Messung ersichtlich war und es fiir foren-

sische Untersuchungen nicht von Bedeutung ist. Im Gegensatz zu Messung 2 wurden die
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Proben fiir diese Messung nicht vakuumverpackt. Der Innendurchmesser des Zylinders
erforderte kleinere Probengréfie. Die Stiicke wurden in ca 10 x 10 x 30 mm grofle Qua-
der geschnitten, im Inneren eines Liebig Kiihlers platziert und die Hohlrdume mit 0,9 %
Kochsalzlosung aufgefiillt. Der Aulenzylinder wurde mit dem vorgekiihlten Wasserbad
verbunden, das optische Thermometer durch den Korkverschluss gefiihrt, mit einer Decke
thermisch isoliert und in die Kniespule vom Scanner eingelegt. Dieser Messaufbau erlaubt
die Temperaturmessung im Inneren des Zylinders. Das Gewebe hat allerdings Kontakt
mit der Fliissigkeit (NaCl).

4.2.3.2 Messung 3

Der geringe Durchmesser des Liebig-Kiihlers ermdglichte die Verwendung der 15-Kanal
Kniespule, eine Schichtdicke von 2 mm, einem Field of View (FoV) von 124x210 mm
und 114 x 192 Bildpunkte. Fiir die Inversion Recovery (IR) wurde Tk mit 8000 ms und
Tk mit 13 ms gewahlt. Die Signalintensitdt wurde bei 6 verschiedenen Inversion Times
(T7) zwischen 70 ms und 3100 ms (70 150 300 900 1900 3100) gemessen. Fiir die Multi-
Spin Echo Sequenz wurde Tx mit 3500 ms und Tg fiir 32 Echos mit einem &quidistanten
Abstand von 8.8 ms (von 8.8 ms bis 281.6 ms) gewéhlt.

Es wurden zwischen 4°C' und 38°C' Daten aufgenommen (4, 8, 11, 14, 17, 20, 23, 26, 29,
32, 35, 38).

4.2.4 Messung 4 - vakuumverpacktes Gewebe Teil 2
4.2.4.1 Probenvorbereitung 4

Bei dieser Messung erfolgte die Probenvorbereitung analog zur Messung 2, um die Ver-
gleichbarkeit der Daten sicherzustellen. Damit war es moglich, zwei Messdatensétze mit
einer Messung zu generieren (im Folgenden mit M2 und M3 bezeichnet). Es wurden 2
Proben je Gewebe und eine Wasserprobe in der vorher beschriebenen Thorax Draina-
ge platziert. Die Lagerungsdauer bei 4°C' belief sich auf 50 Stunden, was nach Moseley
[6] noch zu keinen relevanten Verdnderungen der Relaxationszeit fithren sollte. Auf 0.9%
NaCl-Losung konnte nach Analyse der Messung 2 verzichtet werden. Die Grofle der Ge-
webeproben betrug ca 50 x 50 x 15 mm und als Wassergefa diente ein unbeschichtetes 10
ml Blutabnahmershrchen (Greiner Bio One) mit einem Durchmesser von 10 mm. Nach
dem FErreichen der Zieltemperatur wurde diese fiir ca. 20 min beibehalten um, einen aus-
reichenden Warmeaustausch zu ermoglichen. Danach wurde die Pumpe des Wasserbades

abgestellt und eine weitere Minute gewartet um, Stromungsartefakte zu verhindern.
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4.2.4.2 Messung 4

Bei dieser Messung konnte die 20-Kanal Kopfspule verwendet werden, Schichtdicke 3 mm,
da die Proben eine ausreichende Grofie hatten, einem Field of View (FoV) von 150x150
mm und ebenfalls eine 128 x 128 Matrix. Fiir die Turbo Inversion Recovery (TIR) wurde
Tr mit 7000 ms und T mit 9 ms gewahlt. Die Signalintensitéit wurde bei 6 verschiedenen
Inversion Times (77) zwischen 50 ms und 2620 ms gemessen (50 150 300 800 1600 2620).
Fiir die Multi-Spin Echo Sequenz wurde Tz mit 3880 ms und T fiir 18 Echos mit einem
dquidistanten Abstand von 14 ms (von 14 ms bis 252 ms) gewé&hlt.

Es wurden zwischen 8°C' und 37°C Daten akquiriert (8, 13, 18, 23, 28, 33, 37). Der

Messpunkt bei 18°C' wurde zur einfacheren Vergleichbarkeit mit Messung 2 vernachléssigt.

4.3 Datenauswertung

Die gesamte Datenauswertung wurde mit Matlab R2009b (MathWorks, Inc., Natick, MA,
USA) durchgefiihrt. Die Regions of Interest (ROIs) wurden mittels des elliptischen Aus-
wahlwerkzeugs definiert. Alle eingeschlossenen Bildpunkte wurden fiir die weiteren Be-

rechnungen herangezogen.

4.3.1 Methoden zur Bestimmung der Relaxationszeiten

Die Informationen zu den beiden folgenden Methoden sind ausschliefilich [30] entnommen.
Er untersuchte den Eisengehalt in der Leber und versuchte, diesen nicht-invasiv zu bestim-
men. Fiir die Berechnung des Eisengehaltes in der Leber wird eine mittlere Relaxationzeit
in einer bestimmten Region oder der ganzen Leber benotigt. Um diese zu erhalten, gibt es
zwei Moglichkeiten, welche folgend beschrieben werden. Als Mittelwert wurde das Arith-
metische Mittel verwendet (Gleichung 4.3).

X =

S|

Xn: X, (4.3)

4.3.1.1 Voxel-wise Fitting (VWF)

Das Prinzip von Voxel-wise Fitting besteht darin, fiir jedes Voxel (Pixel) die Relaxati-
onszeit zu bestimmen und aus diesen Werten den Mittelwert zu errechnen. Mit dieser
Methode kann ein genauer Wert fiir jeden einzelnen Bildpunkt ermittelt werden, bei dem
die Relaxationszeiten ein Maf} fiir weitere Parameter sein kénnen. Fiir den Eisengehalt in
der Leber ist diese Information nicht relevant. Marro stellte fest, mit dieser Methode wird
der tatséchliche Eisengehalt zu hoch und damit die Relaxationszeit zu kurz geschétzt. Die
Empfindlichkeit auf Rauschen ist bei dieser Methode héher und es kommt zu einem Bias,

der von der Bildqualitdt abhingig ist. Der Vergleich der Varianzen beider Methoden zeigt
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fiir VWEF eine hohere Varianz. Es zeigt sich auch eine Verzerrung der Relaxationszeiten
bei dieser Methode.

4.3.1.2 Average-then-Fit (ATF)

Average-then-fit, wie der Name schon sagt, basiert darauf, zuerst iiber die Signalintensi-
taten zu mitteln und aus diesem Mittelwert dann mit nur einem einzigen Fit die Relaxati-
onszeit zu bestimmen. Der Rechenaufwand wird verringert, da nur mehr ein Fit gemacht
werden muss und durch die Mittelung vor dem Fit wird das SNR hoher um den Faktor
VN (N entspricht der Anzahl der Bildpunkte, iiber die gemittelt wird), im Vergleich zu
VWE. Der groite Nachteil ist, die rdumliche Verteilung der einzelnen Werte fiir die Rela-
xationszeiten wird durch die Mittelung verdeckt. Es muss daher vorher abgewogen werden,
ob dies in Kauf genommen werden kann. Fiir die Bestimmung der Temperaturabhéngig-
keit von homogenen Regionen (Phantom in Messung 1) ist dies sogar erwiinscht. Marro
schreibt "ATF method provides superior accuracy and precision than the VWFE method un-
der almost all the conditions we studied.’. Dies war ausschlaggebend fiir die Anwendung

der ATF Methode bei den eigenen Messungen.

4.3.2 Berechnung von Relaxationszeiten

Bei MSE Sequenzen hat das erste Echo in der Regel eine kleinere Amplitude als das zweite
(Einfluss von stimulierten Echos) und wurde daher fiir die Auswertung verworfen. Aus
den Daten von beiden Sequenzen wurden entsprechend der vereinfachten Gleichungen 4.4

und 4.5 T} und Ty [31] berechnet. Die Auswertung erfolgte separat fiir jede Temperatur.

Sin=A(1- be—%) (4.4)

Tg
Susp = Ae T2 (4.5)
Der Parameter A entspricht jeweils der Magnetisierung * Spulensensitivitit, b ist an-
nihernd 2 und bezieht nicht perfekte 180° Anregungspulse mit ein, 77 und 75 sind die
gesuchten Relaxationszeiten.
Die Parameter wurden mittels Least-Squares-Optimierung bestimmt. Gleichung 4.6 wurde

in Matlab mit der Funktion fmincon gelost.

X = argmin{||f(z) - yl3} (4.6)

X ist der Vektor mit den Fitting-Parametern, fiir Gleichung 4.4 sind das A, b und 77 und
f(x) entspricht Gleichung 4.4, y sind die Messdaten, hier die aufgenommenen Signalin-

tensitaten.
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4.3.3 Berechnung der Relaxivitéit

Die Relaxivity kann durch Umformen der Gleichung 4.2 berechnet werden. Es ergeben
sich folgende Formeln 4.7 und 4.8.

1 1 1
““”:<ﬂav‘ﬂ@Aﬂ>'mmJ o

1 1 1
”””:<nav‘ﬂ%Aﬂ>'mmJ .

r1 und 79 sind die Relaxivities, 77 und 75, die Relaxationszeiten der Proben mit Kon-

trastmittel, 73, , und 71, , die Relaxationszeiten aus der Referenzprobe mit purem Lei-
tungswasser und [cgp]| die Konzentration in der Probe.

Nach Inspektion der Messdaten wurde versucht, ein quadratisches Modell (Gleichung 4.13)
mittels least-square Algorithmus (Gleichung 4.6) zu fitten. Da der residuale Fehler (Di-
stanz der Messpunkte von der gefitteten Kurve) sehr gering ist, wurde es weiter verwen-
det. Die Literaturrecherche ergab keine brauchbaren Ergebnisse. Lauffer [29] publizierte
ein komplexes Modell, fiir das die hier generierten Messdaten nicht ausreichend waren,

um die Parameter bestimmen zu konnen.

4.3.4 Modelle fiir Gewebe
4.3.4.1 Molecular Motion Model

Das von Nelson [32] verwendete Molecular Motion Modell wurde von Abragam in seinem
Buch "The principles of nuclear magnetism” [2] hergeleitet und von Bloembergen [1] zum
ersten Mal publiziert. Es beschreibt dipolare Wechselwirkungen zwischen Molekiilen. Der
wichtigste Parameter in diesem Modell ist die so genannte Korrelationszeit 7. Sie gibt an,
wie lange ein Molekiil, das als Kugel mit dem Radius a beschrieben wird, ohne Interaktion
mit anderen Molekiilen bleibt. Sie ist abhingig von dem Radius a, der Viskositdt des
Mediums (Gewebe, Fliissigkeit) 1 sowie der Boltzmann Konstante & und der Temperatur

T'. Die Korrelationszeit berechnet sich aus Gleichung 4.9.

4na’
Te =
kT
Der Effekt, der zur Relaxation fiithrt, wird hier als Dipol-Wechselwirkung zwischen

(4.9)

Wasser Protonen angenommen. Die Temperaturabhéngigkeit der Relaxation wird durch
die Gleichungen 4.10 fiir die 77 Zeit und 4.11 fiir die T, Zeit definiert. C' entspricht einer
Konstante, die von dem gyromagnetischen Verhéltnis und der Distanz zwischen Protonen
abhéngt, 7. ist aus Gleichung 4.9 ersichtlich und wy ist die Larmor Frequenz (123,2060
MHz fiir ' H bei 3T)
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1 2T, 8T,

— =C < < 4.10

T, ((1 ) +4w(2)7'3)) (4.10)
1

5T, 27,
— = 37T, 4.11
T ( et Trag) T <1+4w3¢3>) (4.11)

Das Molecular Motion Modell kann fiir wy7, < 1 und fiir kleine Temperaturinderungen
vereinfacht als linear angenommen werden. Der Bereich kleiner Anderungen wurde von
Nelson [32] nicht genauer spezifiziert. Er fand bei seinen Experimenten einen linearen
Zusammenhang zwischen 77 Relaxation und Temperatur von 20°C bis 50°C". Daher wurde

auch ein lineares Modell getestet.

4.3.4.2 Lineares Modell

Ein lineares Modell wurde zum Vergleich mit dem Molecular Motion Modell implemen-
tiert. Als Funktion wurde Gleichung 4.12 verwendet. Die optimalen Parameter wurden,
wie frither beschrieben, iiber einen Least-Squares Algorithmus berechnet 4.6. Wobei in
diesem Fall X wieder dem Parametervektor entspricht, f(z) der linearen Gleichung 4.12
und y den berechneten Relaxationszeiten T1(7) bzw T5(T) gleichzusetzen ist. Es wurde

wieder die Matlab-Funktion fminunc herangezogen.

Tio(T)w =A+B-T (4.12)

T15(T) i, gibt die lineare Abhéngigkeit der Relaxationszeiten an. B entspricht der Stei-
gung einer Geraden und A =T} (7 = 0).

4.3.4.3 Quadratisches Modell

Zusétzlich zum linearen Modell wurde noch ein quadratisches Modell implementiert, da
das lineare Modell die Messdaten nicht immer ausreichend genau beschreiben konnte.
Folgende Gleichung beschreibt den Zusammenhang zwischen Temperatur und Relaxati-
onszeiten 4.13.

Tyo(T) quadr = A+ B-T+C - T? (4.13)

11 2(T) quadar gibt die quadratische Abhéngigkeit der Relaxationszeiten von der Temperatur

an, wobei A, B und C Parameter der quadratischen Gleichung sind.
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4.3.5 Fehlerberechnung

Die Fitting-Fehler wurden alle nach derselben Methode berechnet. Es wird iiberall der
sogenannte R? Wert angegeben. Dieser entspricht Gleichung 4.14.

R2— (1~ SSres _ SSModel 1 Z?:l(Messdaten(i) — Modelldaten(i))?
S Stot S'Siot Z?Zl(Messdaten(i) — Mittelwert(Messdaten))?
(4.14)

R? wird Bestimmtheitsmafl genannt und gibt die Qualitit des Fits an, SS steht fiir sum

of squares und res bzw. tot fiir Residuen bzw. Total.

4.3.6 Kontrast

Als Kontrastdefinition wurde hier die Signaldifferenz gew#hlt (Gleichung 4.15). Die Para-
meter wurden hierfiir nur aus der Messung mit vakuumverpacktem Gewebe berechnet, da
eine Wechselwirkung mit dem NaC'l bei der letzten Messung wahrscheinlich ist. Die von
Ruder [4] gewihlte Definition des Michelson Kontrastes (Gleichung 4.16) wurde nicht ver-
wendet. Bei dieser Definiton wird eine Normierung zwischen 0 (beide Signale sind gleich
grofl) und 1 (eines der beiden Signale ist null) vorgenommen. Ein Vergleich der absoluten
Signaldifferenz ist daher nicht mehr moglich. Dies ist fiir die Kontrastanpassung allerdings
wiinschenswert, da es einen Vergleich mehrerer Gewebe ermoglicht. So kann zB bei Maxi-
mierung der Signaldifferenz zwischen zwei Geweben durch die Wahl eines geeigneten Tg

iiberpriift werden, ob der Kontrast zu einem dritten noch ausreichend grof3 ist.

Kontrast = S; — Sy (4.15)

Sp — 5y
S1 4 S

Fiir S; und S; konnen die Signalgleichungen verschiedener Sequenzen verwendet werden.

MK =

(4.16)

In dieser Arbeit werden 77 gewichtete (T7w) und T, gewichtet (Tow) Spin Echo Sequenzen
(Gleichung 4.17 [31]) und eine Gradienten Echo Sequenz (Gleichung 4.18 [31]) (FLASH
- Fast Low Angle SHot) behandelt. Es wurde jeweils mit verschiedenen Sequenzparame-
tern simuliert. Bei General Electric wird sie Spoiled Gradient Echo (SPGR) genannt, bei
Philips contrast-enhanced fast field echo T} (CE-FFE-T7) oder T fast field echo (7} FFE)
[31].

_Ir—m TR\ _Te
Ssp=My[1—-2e T +4e T |e T (4.17)

SFLASH = Mo sin(a) e T2 (4.18)

T,
1-— cos(a)eiTiIf

My, Ty und Ty sind die temperaturabhéngigen Variablen und Tg, T und o (Kippwin-
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kel) sind einstellbare Sequenzparameter, die Einfluss auf den Kontrast (Signaldifferenz)
haben. Fiir die T} und Ty Zeit wurden die jeweils am besten passenden Modelle ver-
wendet, um damit die Signaldifferenz zu berechnen und die optimalen Einstellungen fiir
Messungen bei niedrigeren Temperaturen zu finden. Der Kippwinkel, bei dem die maxi-
male Signalintensitét erreicht wird, wird "Ernst-Winkel” genannt und berechnet sich aus
dem Verhéltnis von Tk und T3 (Gleichung 4.19).

_Tr
Qiopt = ArCCOS <e 7 > (4.19)
Dieser Winkel liegt zwischen 0° und 90° und steigt monoton mit steigendem Verhé&ltnis
von ?—R
1
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Kapitel 5

Resultate

Die Abhéngigkeiten der Relaxationszeiten von der Temperatur wurde fiir alle drei Modelle
nach den Gleichungen 4.10, 4.12 und 4.13 berechnet. Das Molecular Motion Modell [1, 32]
lieferte das Ergebnis mit dem grofiten Fehler. Die Messdaten kénnen nur ungeniigend mit
diesem Modell beschrieben werden. Moégliche Griinde dafiir konnen in fehlenden Para-
metern, die zur vollsténdigen Beschreibung des Temperaturverhaltens notig sind, liegen.
Zum Molekiilradius und dessen Temperaturabhéngigkeit brachte die Literatur Recherche
keine Ergebnisse. Die Abhéngigkeit der Viskositét von der Temperatur ist fiir Wasser sehr
gut beschrieben, fiir Gewebe gibt es dazu allerdings keine verwendbaren Daten. Als Lo-
sungsansatz wurden diese Gewebegrofien als Variablen in den Least-Squares Algorithmus
eingebaut. In einem zweiten Versuch wurde der Radius von Wasser verwendet und iiber
die Temperatur als konstant angenommen. Die Daten zur Temperaturabhingigkeit der
Viskositét von Wasser wurden von Kampmeyer [33] ibernommen. Beide Varianten fiihr-
ten zu betréchtlichen Fehlern und konnten die Messdaten nicht ausreichend beschreiben.
Lineares Modell und quadratisches Modell erreichen sehr hohe R?* Werte (Tabellen 5.1,
5.2, 5.4 und 5.7). Da die beiden Modelle anndhernd dquivalente Ergebnisse liefern, wurde
wegen des geringeren Rechenaufwandes fiir weitere Berechnungen auf das lineare Modell
zuriickgegriffen. Die Abhéngigkeit der Magnetisierung von der Temperatur, wie von Ab-
ragam [2], Young [11] und vielen mehr publiziert, nach dem Curie-Gesetz (M = xq - By
proportional %) konnte nicht beobachtet werden. Es wird vermutet, dass zusétzliche Ein-
flussfaktoren das Messergebnis verfélschten. Fiir die Berechnungen der Signalintensitéten
wurden die gemessenen Daten der Magnetisierung herangezogen. Ein systematischer Zu-

sammenhang war nicht erkennbar.
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5.1 Relaxivitat

5.1.1 T) Verlauf (Relaxivitiit)

Fiir die Probe mit der geringsten Konzentration an Kontrastmittel wurden die Daten ver-

worfen, da aufgrund von Artefakten dieser Bildbereich nicht vertrauenswiirdig erschien.

Fiir die Wasserprobe konnte ein quadratischer Verlauf festgestellt werden. Der Verlauf aus
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Abbildung 5.1: 77 Temperaturabhingigkeit von drei Kontrastmittel-Proben mit linearem
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Abbildung 5.2: T} Abhéngigkeit der Wasserprobe aus der ersten Messung (Leitungswas-

ser).

Abbildung 5.2 entspricht der Gleichung

Tiy.. =1923.7—64.1-T +2.07 - T2,
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Tabelle 5.1: R? Werte fiir die Proben bei Bestimmung von T}

Probe || Lineares Model | Quadratisches Model
Wasser 0.7388 0.9660
900 ms 0.9976 0.9986
500 ms 0.9983 0.9989
300 ms 0.9934 0.9986

5.1.2 T, Verlauf (Relaxivitit)

Die Temperaturabhéngigkeit von T, wurde nur der Vollstédndigkeit halber hier angefiihrt.
Die in diesem Unterkapitel berechneten Gréflen spielen in der weiteren Arbeit eine unter-
geordnete Rolle. Sie kénnten dazu benutzt werden, die notige Kontrastmittelmenge fiir
eine Tow bei einer Angiographie zu berechnen. Der Einfluss von r ist fiir forensische An-
wendungen kaum relevant. Durch den fehlenden Kreislauf wird hier Kontrastmittel nur

zur Angiografie verwendet und in diesem Bereich ist eher 77 von Interesse.
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Abbildung 5.3: T; Temperaturabhéngigkeit von drei Kontrastmittel-Proben mit linearem
Modell.

Der Verlauf aus Abbildung 5.4 entspricht der Gleichung

Ty, =14282—1.5-T +0.97- T2

Tabelle 5.2: R? Werte fiir die Proben bei Bestimmung von T5

Probe || Lineares Model | Quadratisches Model
Wasser 0.9405 0.9597
900 ms 0.9927 0.9948
500 ms 0.9946 0.9956
300 ms 0.9931 0.9949
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Abbildung 5.4: T, Abhéngigkeit der Wasserprobe aus der ersten Messung (Leitungswas-
ser).

5.1.3 Temperaturabhingigkeit der Relaxivitéit

Die durch Gleichungen 4.7 und 4.8 berechneten Punkte wurden graphisch dargestellt. Wie
aus den Abbildungen 5.5a und 5.5b ersichtlich ist, zeigte sich eine anndhernd quadrati-
sche Abhéngigkeit der Relaxivitéit von der Temperatur. Die Relaxivitét ist ein Ma8 fiir die
Verkiirzung der Relaxationszeit durch den Einfluss des Kontrastmittels. Die Wirkungs-
mechanismen, die dazu fithren, wurden von Lauffer [29] beschrieben.

Fiir r; wurde 3.21/(mmol - s) gewahlt und fiir ro = 3.91/(mmol - s) [34]. Diese Werte
stimmen mit den von Stalder [35] publizierten Werten fiir 3T iiberein, sind jedoch ge-
ringer als die im Datenblatt von Gadovist abzulesenden Werte von r; = 5.61/(mmol - s)
und ro = 6.50/(mmol - s) [28]. Im Datenblatt war keine Feldstdrke angegeben, nur der
Vermerk, dass sich die Relaxivitiat mit der Feldstdrke kaum dndert. Die Relaxivitat wur-
de weiters in Plasma bestimmt. Wie Stalder [35] zeigte, ist diese in Plasma hoher als in
Wasser und steigt auf fiir niedrigere Feldstarken. Dies wird auch von Laurent [36] gezeigt.
Allerdings ist dieser Publikation auch zu entnehmen, dass der Anstieg erst ab 10 MHz (ca.
0.25T) beginnt. r; wird von ihr bei 1.41T mit 3.2/(mmol - s) angegeben. Die Temperatur-
abhéngigkeit von ry ist fiir 0.47T dargestellt und passt mit den eigenen Messergebnissen
zusammen. Der Einfluss der verschiedenen Konzentrationen kann nicht genau bestimmt
werden, da beim Mischen nicht prézise genug gearbeitet werden konnte. Dies erklart auch
die Abweichungen der Relaxationszeiten bei 37°C' von den gewiinschten Werten. Fin wei-
terer Faktor, der zu Ungenauigkeiten beitrédgt, ist die Tatsache, dass fiir diese Messung
Leitungswasser verwendet wurde. Dieses enthélt Verunreinigungen, welche sich der Rela-

xationszeit von reinem Wasser iiberlagern und die gemessenen Werte verfalschen.
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Abbildung 5.5: Temperaturabhéngigkeit der Relaxivitit - Quadratisches Modell

5.2 Gewebe

In Abbildung 5.6a ist der Signalanstieg bei einer Inversion Recovery Sequenz dargestellt.

Diese Kurve entspricht Gleichung 4.4 und die Zeitkonstante des Anstiegs ist mit T} gleich-
zusetzen. Abbildung 5.6b zeigt dasselbe fiir Gleichung 4.5. Die Zeitkonstante des Signal-

abfalles entspricht hier T5.

Muskel
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Abbildung 5.6: Signalintensitét fiir Muskel (Messung 2) bei verschiedenen Temperaturen
fiir (a) IR und (b) SE. Es zeigt sich deutlich, die blaue Kurve steigt bzw. fillt schneller.
Bei niedrigen Temperaturen sind die Relaxationszeiten kiirzer. Es féllt auch die hohere
Magnetisierung bei niedrigeren Temperaturen zu Beginn der Relaxation auf.
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5.2.1 Temperaturabhingigkeit von 7} fiir Gewebe

Bei allen Geweben ist eine deutliche Reduktion der Léngsrelaxationszeit erkennbar. Diese
betriagt zwischen 2.61 ms/°C fiir Fett und 9.45 ms/°C' fiir Muskel (Tabelle 5.3, Koeffizient
B). Die stirkste Abhéngigkeit findet man bei Wasser. Diese ist allerdings nicht linear.

Tabelle 5.3: Die Temperaturkoeffizienten fiir 77 wurden aus den gemittelten Messdaten
berechnet. Die Daten zur weiflen und grauen Hirnsubstanz sind aus [37] entnommen. Diese
sind von menschlichem Gewebe.

Probe Koeffizienten der Temperaturabhingigkeit

A B C
Wasser 1681.0 | -11.8 1.73

Leber 280.4 | 3.62 -
Fett 272.7 | 2.61 -
Muskel 544.9 | 9.45 -
WeiBle Substanz [37] || 711.0 | 2.81 -
Graue Substanz [37] || 1036.8 | 13.1 -

Tabelle 5.4: R? Werte fiir die Proben bei Bestimmung von T} aus Messung 2.

Probe || Lineares Modell | Quadratisches Modell
Wasser 0.9475 0.9908
Leber 0.9771 0.9872
Fett 0.9715 0.9868
Muskel 0.9901 0.9922

Young [11, 38| fithrte Untersuchungen mit Muskelgewebe in-vivo durch. Die Hautober-
flache wurde gekiihlt bzw. erwarmt. Mit einem 0.15 T System wurde die Abhéngigkeit
von 77 von der Temperatur in einem Bereich von 34°C' bis 42°C' dargestellt. In diesem
engen Temperaturbereich zeigte sich ein linearer Zusammenhang mit einem Temperatur-
koeffizienten von 0.75%/°C. Wenn man die 9.45 ms/°C fiir eine Referenztemperatur von
37°C" und einem dazugehorigen 77 von 890 ms verwendet, liefert dies ein Ergebnis von
1.06 %/°C und stimmt damit mit dem von Young gut iiberein.

Daniel [10] verwendete ein 1.5 T System bei seinen Messungen zur Cryoablation. Er gibt
Werte fiir Rinderfett, Rinderleber und Rindermuskel bei 6°C' an. Diese passen ebenfalls
annéhernd zu den gemessenen Werten. Abweichungen durch die niedrigere Feldstérke und
Gewebeproben von einer anderen Spezies sind sehr wahrscheinlich.

Es wurde bei allen Messungen dasselbe Wasser verwendet. Dennoch sind die Ergebnisse
sehr unterschiedlich. Dies kénnte durch den partial Volume Effekt erkldart werden. Bei der
3. Messung wurden sehr kleine Geféfle verwendet und die Schichtdicke mit 2 mm dement-

sprechend eingestellt. An den Réndern ist allerdings ein Einfluss des Kunststoffes auf das
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Abbildung 5.7: T} Temperaturabhéngigkeit.
mit dem in NaCl gemessenen Daten.

Signal nicht génzlich auszuschlieen. Die Sequenzen sind fiir die sehr langen Relaxations-
zeiten von Wasser ebenfalls nicht optimal, was zu Abweichungen fithren kann. Dadurch
kann auch die hohe Standardabweichung aus den Tabellen 5.5 und 5.8 erklart werden. Der
Vergleich zeigt eine Diskrepanz zwischen den Gewebeproben, die nicht mit Fliissigkeit in
Kontakt gekommen sind, und denen, die in Kochsalzlosung gemessen wurden. Die Ver-
mutung liegt nahe, dass Fliissigkeit ins Gewebe diffundiert ist und die Relaxationszeiten

sich daher verdandert haben. Aus diesem Grund wurden die weiteren Messdaten mit dem
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Abbildung 5.8: T; Abhingigkeit von vakuumverpacktem Gewebe. Datensatz 1 (blau) wur-
de aus Messung 2 gewonnen, die Datensidtze 2 (griin) und 3 (schwarz) stammen aus
Messung 4. Zusétzlich wurde der Mittelwert berechnet (rot dargestellt). x markiert die
einzelnen Messpunkte. Die Temperaturkoeffizienten stammen aus Tabelle 5.3.

Tabelle 5.5: Mittelwert und Standardabweichung fiir T bei Kérpertemperatur, Raumtem-
peratur und post-mortem Untersuchungen mit verwendetem Modell.

Probe | T7 37°C in ms | T} 23°C in ms | 77 8°C in ms Modell
Leber 415.1 4+ 23.6 363.0 £ 15.0 309.0 £+ 23.9 Linear
Fett 368.6 + 26.3 332.2 £ 35.2 293.5 £+ 50.9 Linear
Muskel 890.0 £+ 97.9 764.80 £ 85.9 616.0 + 34.9 Linear
Wasser 3688 + 1451 2310 + 409.4 1648 + 113.2 | Quadratisch
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Abbildung 5.9: Gemittelte T;-Zeiten fiir die vakuumverpackten Gewebeproben. Die Tem-

peraturkoeffizienten sind Tabelle 5.3 entnommen. Wasser wurde aus Skalierungsgriinden
nicht gezeichnet.
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5.2.2 Temperaturabhingigkeit von 7; fiir Gewebe

T2 of Liver - linear T2 of Fat - quadratic
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Abbildung 5.10: Ty Temperaturabhéngigkeit. Vergleich der 2. und 3. Messung.

Die transversale Relaxationszeit ist tendenziell schwicher temperaturabhingig. Dies

spiegelt sich in den geringeren Temperaturkoeffizienten (Tabelle 5.6, Koeffizient B) wi-
der. Fiir Muskel ist dieser annéhernd null. Da der Ry, Wert so gering ist, wurde auf das
quadratische Modell zuriickgegriffen. Der schlechte Fit fiir das lineare Modell kommt von
der geringen Anderung mit der Temperatur. Der quadratische Verlauf kénnte eine Folge
von Messfehlern, wie ungenauer Temperaturmessung, sein. Fiir Leber 0.16ms/°C' ist der
Temperaturkoeffizient am geringsten und fiir Wasser am hochsten mit 15.65ms/°C. Im
Gegensatz zur Abhéangigkeit von T zeigt Wasser fiir T5 lineares Verhalten und Fett qua-
dratisches.
Von Young [11] wird publiziert, dass die Anderung von T, mit der Temperatur fiir Mus-
kelgewebe vernachlissigt wird, da sie ausreichend klein ist. Dieses Ergebnis scheint fiir
Muskel zuzutreffen und wurde auch bei beiden Messungen mit Gewebeproben festgestellt.
Fiir Wasser oder Fett trifft dies jedoch nicht zu.

Fiir graue Hirnsubstanz wurde kein linearer Zusammenhang zwischen 7, und Tem-
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Abbildung 5.11: 75 Abhéngigkeit von vakuumverpacktem Gewebe. Datensatz 1 (blau)
wurde aus Messung 2 gewonnen, die Datensétze 2 (griin) und 3 (schwarz) stammen aus
Messung 4. Zusétzlich wurde der Mittelwert berechnet (rot dargestellt).x markiert die
einzelnen Messpunkte. Die Temperaturkoeffizienten stammen aus Tabelle 5.6.

peratur festgestellt und kann daher auch hier nicht verwendet werden. Ein moglicher
quadratischer Zusammenhang wurde nicht dokumentiert. Gultekin [39] verwendete einen
2 T Magneten und publizierte d7,/dT = 0.06556s/K fiir Wasser, dies entspricht einem
Temperaturkoeffizienten von 65.6ms/°C; ein viel hoherer Wert als in Tabelle 5.6. Fiir Lei-
tungswasser aus Messung 1 ergibt sich fiir den Temperaturkoeffizienten aus dem linearen
Modell 46ms/°C. Die Differenz von den Messungen zur Publikation von Gultekin kénn-
te in der Zusammensetzung der Wasserprobe liegen. Fiir Leitungswasser und gefiltertes
Leitungswasser ist diese Abhéngigkeit aus den Abbildungen 5.4 und 5.10d ersichtlich. Die
Verdnderung der Temperaturabhéngigkeit der Relaxationszeiten mit der Feldstérke sowie

die Homogenitéit des Magnetfeldes konnten weitere Einflussfaktoren sein.

42



Tabelle 5.6: Die Temperaturkoeffizienten fiir 7, wurden aus den gemittelten Messdaten
berechnet. Die Daten zur weilen Hirnsubstanz stammen ebenfalls von [37].

Probe Koeffizienten der Temperaturabhingigkeit
A B C
Wasser 1087.3 | 15.65 -
Leber 23.07 | 0.16 -
Fett 55.6295 | 2.28 0.09
Muskel 41.6 0.63 -0.01
Weifle Substanz [37] 85.0 -0.4 -

Tabelle 5.7: R? Werte fiir die Proben bei Bestimmung von 7T, aus Messung 2.

Probe || Lineares Modell | Quadratisches Modell
Wasser 0.8910 0.9069
Leber 0.9638 0.9826
Fett 0.9045 0.9872
Muskel 0.0013 0.9934

Comparison of T2 over Temperature for different tissues
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Abbildung 5.12: Gemittelte T5-Zeiten fiir die vakuumverpackten Gewebeproben. Die Tem-
peraturkoeffizienten sind Tabelle 5.6 entnommen. Wasser wurde aus Skalierungsgriinden
nicht gezeichnet.
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Tabelle 5.8: Mittelwert und Standardabweichung fiir T, bei Kérpertemperatur, Raumtem-
peratur und post-mortem Untersuchungen mit verwendetem Modell.

Probe || T, 37°C' in ms | T, 23°C' in ms | 15 8°C' in ms Modell
Leber 29.45 £ 7.7 26.65 £ 7.9 16.39 £ 7.1 Linear
Fett 91.50 £+ 27.3 49.73 + 13.3 41.44 4+ 10.0 | Quadratisch
Muskel 46.74 £ 17.6 50.22 + 16.4 45.88 4+ 14.1 | Quadratisch
Wasser || 1643 + 469.9 1465 + 422.9 1203 + 389.0 Linear
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5.2.3 Temperaturabhingigkeit von Magnetisierung/Protonendichte

Der Zusammenhang zwischen Magnetisierung und Temperatur wird als umgekehrt pro-
portional in der Literatur beschrieben [11, 40]. Die Auswertung der Messdaten fir die
Messung mit vakuumverpacktem Fleisch lieferte nicht das erwartete Ergebnis und streu-
ten sehr weit (Abbildung 5.13). Fiir die Daten aus der IR ist die Streuung geringer als fiir
SE. Der Mittelwert aus jedem Gewebe wurde fiir die Auswertung herangezogen. Durch
die groflen Abweichungen und fehlende Parameter wurden diese Ergebnisse nicht weiter-
verfolgt und sind hier nur der Vollstandigkeit halber aufgefiihrt. Fiir Muskel und Leber
wurde nach Inspektion der Daten ein lineares Modell nach Gleichung 4.12 gewéhlt. Fett-
gewebe liefl sich damit nicht modellieren. Daher wurde auf ein quadratisches Modell nach
Gleichung 4.13 zuriickgegriffen. Diese beiden Gleichungen lieferten eine gute Ubereinstim-
mung mit den Messdaten. Fiir Leber und Muskel ist ein Abfall von M, mit steigender

Temperatur zu sehen, was mit der Theorie (Curie-Gesetz) im Einklang ist.

M[j berechnet aus IR M[j berechnet aus SE
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Fett : " : Fett :
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a 1400_ P TR PP
[ [ :
< 7501 < :
o o
5 700} 5 1200 :
o 650 o :
@ . (] £
£ . .‘61000_.... R B T .;‘.
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® # L}
sool % % * L] 600
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450 i i L L 1 i i 400 i i L L L i i
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Temperatur in °C Temperatur in °C
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Abbildung 5.13: Gemessene Abhéngigkeit der Gleichgewichts-Magnetisierung von der
Temperatur fiir verschiedene Gewebe aus den beiden Sequenzen; x entspricht dabei ei-
nem Messpunkt.
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5.2.4 Kontrast
5.2.4.1 Spin Echo

Der Kontrast wurde fiir Tyw und Tow Spin Echo Sequenzen durch die Signaldifferenz von
zwei Geweben bestimmt (Gleichungen 4.15 und 4.17). Die Echo Zeit Ty fiir die T; Ge-
wichtung wurde mit 10 ms gewéahlt, fiir die 75 Gewichtung mit 90 ms. Die Signaldifferenz
wurde fiir verschiedene T bis 4000 ms und fiir T bis 150 ms dargestellt. Durch die kur-
zen Relaxationszeiten von Fett und Leber ist hier der Bereich fiir groflere T konstant, da
beide Gewebe schon voll relaxiert sind. Fiir Wasser und Muskel ist dieser Bereich jedoch
noch relevant, da Wasser sehr langsam relaxiert. Dies trifft natiirlich auch fiir den Kontrast
zwischen Wasser und weiler Hirnsubstanz zu. Bei der Tyw Sequenz (Abbildung 5.16a) ist
ein ausgeprigtes Maximum des Kontrastes fiir ein Tk von 1400 ms (fiir 37°C') und 950
ms (fiir 4°C') erkennbar. In diesem Fall wire eine Reduktion von Tx zur Vergroerung der
Signaldifferenz sinnvoll, jedoch kann der urspriingliche Kontrast nicht erreicht werden. Im
Kapitel Beispiele wird ein Vorschlag fiir die Sequenzanpassung am Beispiel Gehirn ge-
zeigt. Es wurde ebenfalls der Kontrast in Abhéngigkeit von der Temperatur fiir Tiw und
Tow Spin Echo Sequenzen gezeichnet. Ein quadratischer Verlauf wurde festgestellt. Fiir
die Repetitionszeit wurde 550 ms bzw. 4000 ms gewéhlt. Fiir ein 77w Bild ist erkennbar,
dass fiir Fett und Leber eine Erhohung von Tx auf ca. 1000 bis 1500 ms eine Verbesserung
des Kontrastes fiir niedrige Temperaturen bringen wiirde. Die Signaldifferenz fiir Wasser
und Muskel steigt ebenfalls fiir steigendes Tg. Bei Tow Sequenzen fiihrt eine Reduktion
von Tx auf ca. 1000 ms zu keiner Verdnderung des Kontrastes zwischen Fett und Leber,
jedoch sinkt auch die Signaldifferenz zwischen Wasser und Muskel. Diese Differenz ist im
Verhéltnis zum geringen Kontrast von Fett und Leber immer noch 10 mal so grofi. Dem
gegeniiber steht in diesem Fall eine betrédchtliche Messzeit-Reduktion.

Es wurden die simulierten Werte fiir Tr verwendet und damit jeweils die Abhéngigkeit
der Signaldifferenz von Ty gezeichnet. Mit diesen Graphen kann die optimale Echo Zeit

fiir verschiedene Gewebe ermittelt werden.
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Abbildung 5.14: Kontrastvergleich zwischen Tiw und Tow Signalen fiir Fett und Leber.
(a) Signaldifferenz fiir verschiedene Tg bei einer Tiw Sequenz, (b) Signaldifferenz fiir
verschiedene Tx bei einer Thw Sequenz. (c) entspricht einer vertikalen Linie in (a) und
zeigt den Kontrast iiber die Temperatur fiir ein fixes Tp = 550 ms. (d) entspricht der
Darstellung des Kontrastes iiber die Temperatur aus (b) mit T = 4000 ms. (e) zeigt die
Signaldifferenz fiir ein fixes T von 550 ms und (f) fir 7, = 4000 ms bei variablem Tp.
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Abbildung 5.15: Kontrastvergleich zwischen Tiw und Tow Signalen fiir Wasser und Muskel.
(a) Signaldifferenz fiir verschiedene Tg bei einer Tiw Sequenz, (b) Signaldifferenz fiir
verschiedene Tx bei einer Thw Sequenz. (c) entspricht einer vertikalen Linie in (a) und
zeigt den Kontrast iiber die Temperatur fiir ein fixes Tp = 550 ms. (d) entspricht der
Darstellung des Kontrastes iiber die Temperatur aus (b) mit T = 4000 ms. (e) zeigt die
Signaldifferenz fiir ein fixes T von 550 ms und (f) fir 7, = 4000 ms bei variablem Tp.
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Abbildung 5.16: Kontrastvergleich zwischen 77w und Tow Signalen fiir Wasser und White
Matter. (a) Signaldifferenz fiir verschiedene Tg bei einer Tiw Sequenz, (b) Signaldifferenz
fiir verschiedene Tx bei einer Tow Sequenz. (c) entspricht einer vertikalen Linie in (a) und
zeigt den Kontrast iiber die Temperatur fiir ein fixes Tp = 550 ms. (d) entspricht der
Darstellung des Kontrastes iiber die Temperatur aus (b) mit T = 4000 ms. (e) zeigt die
Signaldifferenz fiir ein fixes T von 550 ms und (f) fiir 7, = 4000 ms bei variablem Tp.
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5.2.4.2 Gradienten Echo

Die verwendete Gleichung fiir die Gradienten Echo Sequenz ist im Kapitel Methoden
Gleichung 4.18 zu sehen. Fiir 77 wurden jeweils die aus den Messungen errechneten Werte
fiir verschiedene Temperaturen verwendet. Tr wurde auf 6 ms eingestellt. Da die Werte
fiir 7% nicht bekannt sind, wurden diese mit 50 ms fiir Gewebe 1 und 30 ms fiir Gewebe
2 angenommen. Daher sind die Abbildungen 5.17, 5.18 und 5.19 nicht exakt. Sie sollen

nur einen grundsétzlichen Verlauf zeigen und die Basis fiir weitere Verbesserungen sein.

Fiir den Kippwinkel o wurden 10°, 40° und 70° untersucht. Fiir a = 10° zeigte sich
ein vergleichsweise geringer Kontrast. Aus diesem Grund wurden nur Signalverldufe fiir

groflere Kippwinkel gezeichnet.
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Abbildung 5.17: Kontrastvergleich fiir Fett und Leber mit einem Kippwinkel von (a) 40°
und (b) 70°. Der Verlauf fiir 10° wurde nicht gezeichnet. Mit steigendem Kippwinkel steigt
die Signaldifferenz, sinkt allerdings fiir niedrige Temperaturen.
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Wasser - Muskel
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Abbildung 5.18: Kontrastvergleich fiir Wasser und Muskel mit einem Kippwinkel von (a)
40° und (b) 70°. Der Verlauf fiir 10° wurde nicht gezeichnet. Mit steigendem Kippwinkel
steigt die Signaldifferenz, sinkt allerdings fiir niedrige Temperaturen.
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Wasser - White Matter
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Abbildung 5.19: Kontrastvergleich fiir Wasser und White Matter mit einem Kippwinkel
von (a) 40° und (b) 70°. Der Verlauf fiir 10° wurde nicht gezeichnet. Mit steigendem
Kippwinkel steigt die Signaldifferenz, sinkt allerdings fiir niedrige Temperaturen.

Ernst-Winkel Der Ernst-Winkel wurde iiber die Temperatur fiir ein T von 300 ms
nach Gleichung 4.19 berechnet und ist in Abbildung 5.20 zu sehen. Es resultierte fiir alle
Proben ein nahezu linearer Verlauf. Fiir niedrige Temperaturen ist ein groflerer Kippwinkel
fiir ein optimales Signal notig. Dieser wird kleiner fiir kiirzere Repetitions Zeiten.

Die Wahl des Kippwinkels nach Ernst 4.19 ist nur bei Betrachtung eines einzelnen Gewebes
sinnvoll. Da nur ein Signal optimiert wird, ist nicht garantiert, dass fiir dieses auch der

Kontrast zu anderen Geweben gilt.
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Abbildung 5.20: Ernst-Winkel fiir verschiedene Gewebe bei einer Repetitions Zeit von
300ms.
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Kapitel 6
Beispiele

Das nachfolgende Beispiel zur Angiografie wurde mit Messdaten aus einer einzigen Mes-
sung berechnet und simuliert. Es wurde teilweise vereinfacht und Annahmen getroffen.
Fiir die Beispiele zu den Geweben wurde der im Kapitel Resultate berechnete Mittelwert
aus 3 Messungen verwendet. Die Sequenzparameter wurden Standardsequenzen entnom-
men und anhand der Messergebnisse adaptiert. Auf die Implementierung von Optimie-
rungsalgorithmen wurde verzichtet. Die Bestimmung eines besser geeigneten Ty erfolgte
graphisch. Allerdings handelt es sich aufgrund der geringen Anzahl an Stichproben nur

um vorldufige Ergebnisse.

6.1 Berechnung fiir Angiografie

Dem Datenblatt von Gadovist [28] wurde entnommen, dass fiir eine periphére Angiografie
0.2 bis 0.3 mmol/kg Korpergewicht Gadovist vorgeschlagen werden. Eine theoretische Be-
rechnung zur Reduktion der Kontrasmittelmenge fiir post-mortem Angiografie wurde wie
folgt durchgefiihrt. Als Losungsmittel fiir Gadovist wurde Wasser angenommen, da dafiir
die Temperaturabhéngigkeit der Relaxivitit gemessen wurde. 77, entspricht der Relxati-
onszeit bei 37°C, die mit dem Kontrastmittel erreicht wird, T3, ist die Relaxationszeit
von Wasser bei 37°C' und wurde auf 3000 ms gesetzt, 71, , mit 1500 ms angenommen.
Es wurde eine 1 mmol/ml Losung von Gadovist verwendet. Die Relaxivitit r kann aus
Abbildung 5.5a entnommen werden. Sie wurde fiir 37°C' mit 3.2 [/(mmol - s) und fur
4°C' mit 7.5 [/(mmol - s) angenommen wurde. Das Gewicht des hypothetischen Durch-
schnittsmenschen wurde mit 80 kg gewihlt. Ein Blut- bzw. Fliissigkeitsvolumen von 5
Litern wurde fiir die Berechnung herangezogen. 0.3 mmol/kg Koérpergewicht ergibt fiir 80
kg 24 mmol. Bei einer Konzentration von 1 mmol/ml werden also in-vivo 24 ml Gadovist
benotigt. Bei 5 Litern Fliissigkeit ergibt dies 24/5 mmol/l = 4.8 mmol/l = [cap).
1 1

T - + 7147+ [cap] =
lneu 1H2037 1H2O4

+T14 : [CGD]neu (61)
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Nach Einsetzen aller bekannten Werte und Umformen kann [cgp),,., berechnet werden.

1 [ mmol 1 1 mmol
(33 + mmol - s l 1.55) 7'5m7rfol~s [canlpen ] (6.2)

Die Konzentration von 2 mmol /Il mit 5 multipliziert ergibt schlussendlich 10 ml Gadovist.

Dies entspricht einem Einsparungspotential von 50%.

Menge von Gadovist fiir Angiografie

L TR oo o e A s A E
28l ............ ............ ............ ............ .........

E
S 22L ............ ............ ............ ............ ............
@ : : : : : : :
o : : : : : : :
S 0L TR UTRS A e, §
E 5 | 5 f 5 ; e
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Abbildung 6.1: Verlauf der Kontrastmittelmenge mit der Temperatur fiir Gadovist nach
Gleichungen 6.1 und 6.2 errechnet. Diese Kurve trifft nur fiir einen 80 kg schweren Pati-
enten mit 5 Liter Blutvolumen (Gefafivolumen) zu.

Allgemein ergibt sich folgende Formel 6.3

(6.3)

leap(T) 1 . KG - Dosis 1 Blutmenge
c = r . — .
GDA= /lneu Ty, b Blutmenge Ti,,,(T) T1en (1)

KM heifit Kontrastmittel (Gadovist), LM Losungsmittel (Wasser), KG Kérpergewicht mit
80 kg gewihlt, Dosis (aus Datenblatt Gadovist [28]) mit 0.3 mmol/kgKG und Blutmenge

ist die angenommene Blutmenge fiir zugehoriges Korpergewicht (5 Liter).
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6.2 Leber

6.2.1 Tiyw SE

Die Sequenzanpassung wird hier am Beispiel Lebergewebe beschrieben. Den Ausgangs-
punkt bildet Abbildung 5.14a fiir Tiw SE Sequenz. Es ist erkennbar, dass die maximale
Signaldifferenz bei 550 ms nicht erreicht wird. Diese liegt etwas weiter rechts, bei grofie-
rem Txr. Um den Kontrast zwischen Fett und Leber zu erhchen, wird Tz von 550 ms auf
650 ms verldngert. Ty ist konstant auf 10 ms eingestellt. Die Verbesserung ist hier nur

minimal. Eine weitere Optimierung ist mit dieser Sequenz nicht moglich. Diese Verlan-
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Abbildung 6.2: Kontrast zwischen Fett und Leber bei Verlingerung von Tk von 550 ms
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Abbildung 6.3: Auswirkung auf den Kontrast zwischen Leber und anderen Geweben bei
Verlangerung von Tx bei Thw SE. Tg = 10 ms.
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gerung beeinflusst allerdings auch den Kontrast der Leber zu anderen Gewebetypen. In
Abbildung 6.3b ist eine Verbesserung des Kontrastes zu Wasser und Fett bei niedrigen
Temperaturen erkennbar. Allerdings ist aus Abbildung 6.3a ebenfalls ersichtlich, dass die
Signaldifferenz zwischen Leber und Muskel bei 8°C' fast null ist. Die Verlangerung von T
wirkt sich zusétzlich negativ auf diesen 77w Kontrast aus und sollte bei Anwendungen,
die eine Abgrenzung zwischen Muskel und Leber erfordern, unabhéngig optimiert werden.
Nach der Verdnderung von Tk wurde ein optimales T gesucht. Es wurde Abbildung 6.4
herangezogen und Ty fiir maximalen Kontrast bei ca. 30 ms kann daraus abgelesen wer-
den. In diesem Fall ist der Einfluss von 75 nicht mehr vernachléssigbar. Es resultiert daher

mit dieser Einstellung kein Tiw Bild mehr.
Optimierung von T fiir maximalen Kontrast bei Tiw Spin Echo
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0 50 100 150
Echo Time (TE) in ms

Abbildung 6.4: Auswirkung auf den Kontrast zwischen Fett und Leber bei T = 650 ms
fiir variables TF.
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6.2.2 Thw SE
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Abbildung 6.5: Auswirkung auf den Kontrast zwischen Fett und Leber bei Verldngerung
von T bei Tow SE.

Bei Tow Spin Echo &ndert eine Reduktion von Tk von 4000 ms auf 1000 ms den
Kontrast zwischen Fett und Leber nur wenig. Das eingestellte Tz von 90 ms wurde auf
30 ms reduziert. Abbildung 6.6a zeigt einen maximalen Kontrast fiir Ty = 30 ms. Der
Einfluss auf andere Gewebe ist in Abbildungen 6.7a und 6.7b dargestellt. Fiir Fett-Leber
und Muskel-Leber wird der Kontrast viel besser bzw. unterschiedlicher. Die Signaldiffe-
renz zu Wasser sinkt drastisch. Die Differenz zu den anderen Geweben ist allerdings noch
ausreichend grof. Der Kontrast zwischen Muskel und Leber dndert sich mit der Tempe-
ratur nicht sehr stark. Die Reduktion von Tk hat nur geringen Einfluss. Da es sich um
Gewebestrukturen handelt, die physiologisch nicht eng aneinander liegen, hat dies keine
Relevanz. Es sind eher Fett- oder Fliissigkeitsansammlungen pathologische Verdanderun-
gen, die detektiert werden sollen. Im Vergleich zu Abbildung 6.5b ist in Abbildung 6.6b

eine deutliche Verbesserung des Kontrastes erkennbar.

o7



Optimierung von T fiir maximalen Kontrast bei Thw Spin Echo
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Abbildung 6.7: Auswirkung auf den Kontrast zwischen Leber und anderen Geweben bei
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6.3 Gehirn

6.3.1 Tiyw SE

Als Vorschlag einer Sequenzanpassung bei einem Kopf-Scan wird hier das Beispiel Wasser-
White Matter herangezogen. Das ausgeprigte Maximum des Kontrastes aus Abbildung
5.16a legt eine verkiirzte Wahl von Tk nahe. Ty ist fiir diese Betrachtungen konstant
auf 10 ms gesetzt. Es ist ersichtlich, dass die Verbesserung eher gering sein wird. Fiir
die Tow Sequenz kann eine grofiere Signaldifferenz erreicht werden (Abbildung 5.16b).
Dies allerdings auf Kosten eines langen T, was zu einer Verldngerung der Messzeit fiihrt.
Eine Anpassung fiir Tow Sequenzen wurde nicht durchgefiihrt, da eine Verbesserung des

Kontrastes nur durch eine Verldngerung von T auf mehr als 4000 ms moglich wire.
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Abbildung 6.8: Vergleich der Kontrastverdnderung bei einer Reduktion von Tx von 1200
ms auf 950 ms. In Abbildung (b) ist eine leichte Verbesserung im Vergleich zu (a) erkenn-
bar.

Abbildungen 6.9a und 6.9b zeigen, dass sich der Kontrast fiir langeres Tg verbessert.

Allerdings verliert man damit zunehmend die gewiinschte 7T}-Gewichtung.
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Einfluss von Tk auf den Kontrast bei optimiertem Tj fiir 73w Spin Echo.
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Abbildung 6.9: (a) zeigt die Signaldifferenz fiir Wasser und white Matter bei einem Tg
von 1200 ms. (b) zeigt die Signaldifferenz fiir T = 950 ms. Der Kontrast wird fiir langes
Ty maximal.

6.3.2 FLASH

Die Sequenzanpassung wird fiir eine FLASH Sequenz fiir Gehirn beschrieben. Den Aus-
gangspunkt bildet Abbildung 5.19b. Im Vergleich zu Abbildung 5.19a ist der Kontrast fiir
einen Kippwinkel von 70° zwischen Wasser und white Matter besser. Die beiden Abbildun-
gen wurden mit T = 6 ms simuliert, um einen prinzipiellen Vergleich mit Abbildung 6.10
zu ermoglichen. Da diese Abbildung mit einer freiwilligen Person aufgenommen wurden,
kann man davon ausgehen, dass dies in-vivo gemacht wurde und die Temperatur mit ca.
37°C angenommen werden kann. Es wurde Wasser aus Mangel an Messdaten fiir Liquor
zur Simulation verwendet und angenommen, dass der Unterschied vernachlissigbar ge-
ring ist. Der Fehler, der durch fehlende Daten zur Magnetisierung (M) gemacht wird, ist
vermutlich grofer. My wurde fiir alle betrachteten Gewebe auf 1 gesetzt. Es wurde ledig-
lich der Einfluss der Temperaturabhéngigkeit von T auf diese Sequenz untersucht. Auch
T3 wurde mit 50 ms fiir Wasser und 30 ms fiir WM gewahlt (ebenfalls keine Messdaten
vorhanden) und iiber die Temperatur konstant belassen.

Das kurze Tg ist in diesem Fall nicht optimal fiir einen maximalen Kontrast zwischen
Wasser und White Matter. Eine Verlingerung auf ca. 350 ms bei 40° Kippwinkel 5.19a
bzw. 1000 ms bei 70° 5.19b wiirde eine deutliche Verbesserung des Kontrastes bringen.
Fiir post-mortem Untersuchungen wéren bessere Parameter beispielsweise fiir T = 6 ms
bei Tk ca. 280 ms bzw. 700 ms. Wiirde man die in-vivo Einstellungen belassen, so wére
mit einer weiteren Verschlechterung des Kontrastes zwischen Wasser und white Matter zu
rechnen. Diese Anpassungen sind nur als Richtwert zu sehen und ergeben sich aus einer

Messung mit den oben genannten Vereinfachungen und Annahmen.
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Abbildung 6.10: Axialer Schnitt durchs Gehirn einer gesunden freiwilligen Person mit drei
Standard Gradienten Echo Sequenzen fiir kleine, mittlere und grofle Kippwinkel. Tz = 14
ms, T = 6ms fiir SSFP-FID und Spoiled-GRE (dquivalent zu FLASH - rot umrandet),
Tr = 6 ms, Ty = 3 ms fiir Balanced-SSFP.[aus [31]]
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Abbildung 6.11: Auswirkung auf den Kontrast zwischen Wasser und White Matter bei
Verlangerung von Tx von (a) 14 ms auf (b) 200 ms fiir Gradienten Echo Sequenz.
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Abbildung 6.12: Auswirkung auf den Kontrast zwischen Wasser und WM bzw GM bei
Verlangerung von Tk von (a) 14 ms auf (b) 200 ms fiir Gradienten Echo Sequenz. Zu
beachten gilt die Skalierung der Y-Achse fiir Bild (a). Es zeigt sich eine Verbesserung um
den Faktor 10.
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Kapitel 7
Zusammenfassung

Post-mortem Untersuchungen spielen eine grofie Rolle bei der Aufklarung von Gewalt-
verbrechen oder auch bei Unfallhergéngen, um versicherungstechnische Fragen zu klaren.
Eine genaue Dokumentation der Ergebnisse und die Verteidigung dieser bei Gericht ist
unerlésslich. Post-mortem Imaging hat sehr grofies Potential zur Unterstiitzung der klassi-
schen Autopsie. Die nicht-invasiven Verfahren kénnen den Pathologen erste Informationen
iitber Zustand und Art der Verletzungen geben. Bei Verdacht auf Weichteilverletzungen
kann mit einem Scan der betreffenden Region Gréfle und Ausmafl dieser objektiv be-
stimmt werden. Die digitalen Daten ermdglichen eine Telekonsultation und somit kann
die Qualitdt durch mehrere Meinungen verbessert werden. Die Kombination aus 3D Fo-
tografie und Schnittbildverfahren ermoglicht eine genaue Dokumentation und erlaubt die
Speicherung und Verwendung der Daten auch lange nach dem eigentlichen Vorfall.

Ein weiteres wichtiges Anwendungsgebiet von post-mortem Imaging ist bei Kindern gege-
ben, wo eine klassische Autopsie fiir die Angehorigen eine zu grofie psychische Belastung
darstellt. Fiir kulturelle Gruppen, bei denen eine Offnung des Kérpers aus religiosen Griin-
den unerwiinscht ist, konnen diese Verfahren ebenfalls eingesetzt werden.

Am h&ufigsten handelt es sich um klassisches Rontgen (Projektionsradiografie - 2D), CT
oder MRT (3D), da Tracer-basierte Methoden ohne funktionierenden Stoffwechsel kaum
durchfithrbar sind. In dieser Arbeit wurde versucht, die auftretenden Probleme bei der ver-
anderten Situation zu analysieren und die Temperaturabhéangigkeit der Relaxationszeiten
von verschiedenen Geweben zu messen. Ein lineares Verhalten fiir T} wurde fiir Leber, Fett
und Muskel festgestellt, wihrend Wasser quadratisches Verhalten zeigte. T5 betreffend er-
gab sich lineares Verhalten fiir Leber und Wasser, wihrend Fett und Muskel quadratisch
angendhert wurden. Fiir Muskel ist diese Abhéngigkeit allerdings sehr gering. Hier kénnte
T, auch als konstant angenommen werden. Die Ergebnisse liefern einen Ansatz, an welchen
Sequenzparametern geschraubt werden kann bzw. muss, um zufriedenstellende Ergebnisse
bei Leichen erzielen zu kénnen. Die Analyse des Kontrastes (Signaldifferenz) von zwei Ge-
weben mit verdnderten Sequenzparametern zeigte Optimierungsmoglichkeiten auf. Diese

liegen vor allem in der Verdnderung von Tk oder dem Kippwinkel fiir Gradienten Echo
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Sequenzen.

Die Erwiarmung der Korper iiber die lange Messzeit fiir einen 3D Ganzkorper-Scan wurde
noch nicht untersucht. Es bedarf weiterer Untersuchungen iiber die Bildung von Tempe-
raturgradienten, die wéhrend dessen entstehen, um eine Kompensation dieser zB durch
Nachbearbeitung zu erméglichen oder eine aktive Kiihlung der Korperoberflache, um die
Erwarmung der dufleren Korperregionen zu verhindern.

Durch die Verdnderung Relaxivitdt des Kontrastmittels mit der Temperatur wurde an-
hand verschiedener Konzentrationen in einer wéssrigen Losung analysiert. Kontrastmittel
wird fiir verschiedenste Versuche in-vitro bei verschiedensten Temperaturen verwendet.
Die Temperaturabhéngigkeit kann hier zu systematischen Messfehlern fiithren. In Hinblick
auf post-mortem Untersuchungen ist hier die MR-(Kontrastmittel-) Angiografie zu erwéh-
nen. Durch die hohere Relaxivitit bei niedrigen Temperaturen kann die nétige Menge an
Gadovist reduziert werden. Fiir einen durchschnittlichen Patienten ergab sich ein Einspa-
rungspotential von 50%.

Abschlieflend ist zu sagen, die in dieser Arbeit beriicksichtigten Effekte der Temperaturab-
héngigkeit von MR Parametern sind nicht vollstédndig. Ziel der Literaturrecherche war es,
die wichtigsten herauszufiltern und deren Einfluss durch Messungen bei 3 T zu bestimmen
und zu testen, welche der publizierten Modelle vor allem die Abhéngigkeit der Relaxa-
tionszeiten von der Temperatur ausreichend gut beschreiben. Die meisten Modelle sind
eher komplexer Natur, mit Groflen, die in dieser Arbeit nicht gemessen werden konnten
(Molekiilradius, Viskositét,...). Es zeigte sich eine gute Naherung bei Verwendung einfa-
cher linearer und quadratischer Funktionen. Durch Abweichungen zwischen verschiedenen
Individuen sind die Relaxationszeiten von verschiedenen Geweben ebenfalls nur ein Richt-
wert, der bei der Sequenzeinstellung beriicksichtigt wird. Daher scheint die Verwendung
der einfachen Funktionen zur Beschreibung der Temperaturabhéngigkeit fiir ausreichend
genau.

Die Beriicksichtigung aller temperaturabhéingigen Einflussfaktoren und die dazugehorige
Modellverifizierung bzw. Modellbildung wiirde das Ausmaf einer Diplomarbeit sprengen.

Daher wurde darauf verzichtet.
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Kapitel 8
Diskussion

In Zeiten von CSI (Crime Scene Investigation) ist das Thema Forensik in den Medien
sehr priasent. Aber auch immer wieder wird von der Aufklarung von Verbrechen mittels
DNA Analysen berichtet. Die Entwicklung in diesen Bereichen verlief sehr rasch in den
letzten Jahren. Auch die medizinischen Bildgebungsverfahren haben sich sehr verbessert.
Um so iiberraschender scheint es, dass die Literatur zu post-mortem MRT, gerade fiir 3T,
sehr begrenzt ist. Es gibt nur wenige Arbeitsgruppen, die sich mit nicht-invasivem post-
mortem Imaging beschéftigen. Fiihrend ist hier das Projekt "Virtopsy” aus der Schweiz
zu nennen. Das Ludwig-Boltzmann Institut fiir Klinisch-Forensische Bildgebung in Graz
ist als weitere Forschungsgruppe zu erwiahnen. Das Ziel ist es, Vom Skalpell zum Scanner
[24] zu gelangen. Es wird versucht, verschiedenste Schnittbildverfahren einzusetzen, um
mehr Informationen zu erhalten und diese auch dokumentieren zu kénnen. Die schwei-
zer Arbeitsgruppe verwendet hauptsédchlich Multislice CT, wegen der geringeren Messzeit
und dem damit verbundenen kleineren Aufwand. Damit ist es moglich, eine groffere An-
zahl an Personen zu scannen. Die Nutzung von Magnetresonanz Tomografie muss fiir
post-mortem Anwendungen noch weiter optimiert werden, um Aufnahme in die klinisch-
forensische Praxis zu finden. Ein Teil davon ist die Sequenzanpassung. In dieser Arbeit
wurde ein Losungsansatz entwickelt, der durch weitere Messungen validiert werden muss.
In den néchsten Jahren werden bildgebende Verfahren die klassische Autopsie nicht génz-
lich ersetzen konnen. Vielmehr sollen zusétzliche Werkzeuge entwickelt werden, um die
Rechtsmediziner und Pathologen zu unterstiitzen. Eine ihrer Aufgaben ist die Prasentation
der Obduktionsergebnisse bei Gericht. Da meist Menschen ohne medizinische Kenntnis-
se anwesend sind, erleichtert eine graphische Darstellung oder Simulation diese Arbeit.
Mittels CT konnen knécherne Verletzungen problemlos unblutig und dreidimensional ver-
anschaulicht werden. Dasselbe gilt fiir MRT und Weichteilgewebe. Bei der Dokumentation
mittels 2D Fotografie ist es fiir fachfremde Personen mitunter auch sehr schwierig, den
Ausfiihrungen des medizinischen Personals zu folgen.

Die Vorteile solcher Verfahren bei Kindern, Verletzungen des Gesischtsschédels und Per-

sonengruppen, die aus kulturellen oder religiosen Griinden eine Autopsie ablehnen, liegt
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auf der Hand. Generell kann duch einen priméren Scan eine Klassifizierung vorgenom-
men werden und schnell und nicht-invasiv festgestellt werden, ob weitere Untersuchungen

(Scans mit verschiedenen Methoden oder klassische Autopsie) nétig sind.
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Kapitel 9

Zusatzinformationen

9.1 Literatursuche

Die Literatursuche in den Bereichen MR-Thermometry und post-mortem Imaging gestal-
tete sich schwierig. Zu den Themen Temperature Mapping und Temperature Monitoring
fiir thermische Anwendungen in der Tumortherapie gibt es einiges an Literaturstellen. Die
Ergebnisse werden in folgenden Absétzen kurz dokumentiert. Zu post-mortem Magnetre-
sonanz Tomografie gibt es hauptséchlich Publikation aus der Schweiz (Bern und Ziirich).
Zur Suche wurden die allgemeine Suchmaschine Google (http://www.google.com/) und
spezielle wissenschaftliche Datenbanken (ScienceDirect, Pubmed, IEEExplore, Wiley On-
linelibrary und SpringerLink) verwendet.

Es wurde mit verschiedenen Kombinationen der Schlagwérter "Thermometry, MRI, Tem-
perature Monitoring, post mortem Imaging, post mortem Angiography, MRI Contrast-
agents, Temperature dependency, Relaxation Times, Forensic Imaging” gesucht. Die Su-
che mit dquivalenten deutschen Begriffen erschien obsolet, da die Schlagworter auch bei
deutschsprachigen Publikationen in Englisch eingetragen waren. Dies zeigte beispielsweise
das Ergebnis [24], welches in deutscher Sprache verfasst ist. Fiir die Grundlagen wurden
Biicher wie [2], [31] und [14] und das klinische Wérterbuch "Pschyrembel” [21] herangezo-

gen.
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