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1. EINLEITUNG

1.1. Magnetic Particle Imaging

Das Magnetic Particle Imaging (MPI) ist eine von Gleich und Weizenecker entwickelte
Bildgebungsmethode, die die Verteilung von Tracern aus superparamagnetischen
Eisenoxidnanopartikeln (SPIONs) visualisiert (Gleich und Weizenecker 2005). Dabei tragen
ausschlieBlich Strukturen, die SPIONs enthalten, zur Bildgewinnung bei (ebd.).

Zur Signalgenerierung wird das Messobjekt samt Tracern im MPI unterschiedlichen
Magnetfeldern ausgesetzt, die zur Signalgenerierung, Ortskodierung und Erweiterung des
Messvolumens dienen (ebd.). Diese werden als Anregungsfelder, Selektionsfeld und
Fokusfelder bezeichnet (ebd.). Die Anregungsfelder dienen der dreidimensionalen
Signalgenerierung und dem Abtasten des zu untersuchenden Volumens (ebd.). Das
Selektionsfeld dient der Ortskodierung (ebd.). Die Fokusfelder erweitern die Grolke des MPI-
Messvolumens (Gleich et al. 2010). Zum aktuellen Zeitpunkt existieren verschiedene,
ausschliefllich praklinische, MPI-Scanner (Panagiotopoulos et al. 2015). Der in der
vorliegenden Arbeit verwendete Scanner (Bruker BioSpin, Ettlingen, Deutschland) ist in
Abbildung 1 a (S. 1) dargestellt.

b Selektionsfeldspulen
und Fokusfeldspulen—
in z-Richtung

Anregungsfeld- und
Empfangsspulen

Fokusfeldspulen in
y- und x-Richtung

y

X
Abbildung 1 Verwendeter MPI-Scanner, Koordinatensystem der Magnetfelder und Spulenaufbau

(a) MPI-Scanner in einem mit Kupferplatten abgeschirmten Raum (*), (b) Spulenanordnung innerhalb
des Scanners sowie das Koordinatensystem der resultierenden Magnetfelder (**). Das Selektionsfeld
sowie das Fokusfeld in z-Richtung werden iber das Spulenpaar in horizontaler Ausrichtung generiert.
Die Spulenpaare zur Generierung des Fokusfeldes in y- und x-Richtung sind vertikal angeordnet. Die
Anregungsfeldspulen und Empfangsspulen befinden sich zentral im Scanner.

(* Aufnahme aus der MPI-Forschungsgruppe am UKE, ** genehmigte Zusammenstellung auf Basis
von Graphiken aus (Knopp und Buzug 2012, S. 85 - 87)).



1.1.1. Signalgenerierung

1.1.1.1. Partikelmagnetisierung

Die Signalgenerierung im MPI beruht auf der Magnetisierung der superparamagnetischen
Eisenoxidnanopartikel durch die Anregungsfelder (Gleich und Weizenecker 2005).
Superparamagnetismus beschreibt die Eigenschaft von Eindomanenkristallen eines
ferromagnetischen oder ferrimagnetischen Stoffes oberhalb der Blockierungstemperatur,
nach Abschalten des aufleren Magnetfeldes keine bleibende Magnetisierung, d.h. keine
Remanenz, beizubehalten (Kolhatkar et al. 2013).

Bei den verwendeten Anregungsfelder handelt es sich um sinusformige Magnetfelder
(Abb. 2 b, S.3). (Gleich und Weizenecker 2005). Durch diese werden die Partikel bei
ausreichender Amplitudenhdhe magnetisch gesattigt (zur Amplitudenhdhe
s. 1.1.1.2. Dreidimensionale Messungen, S. 3) (ebd.). Das Magnetisierungsverhalten der
Partikel ist somit nicht-linear. lhre Magnetisierungskurve verlauft sigmoid (Abb. 2 a, S. 3).
Mathematisch wird sie bei Annahme eines vereinfachten Partikelmodels durch die Langevin-
Funktion beschrieben (ebd.).

Passiert die sinusoidale Kurve der Anregungsfeldstéarke die Nulllinie, &ndert sich die
Ausrichtung des magnetischen Moments innerhalb der Partikel (ebd.). Diese Anderung des
magnetischen Moments und die konsekutive Anderung der magnetischen Flussdichte
induziert, entsprechend des Faraday’schen Gesetzes, einen Strom (Faraday 1832). Dieser
wird in den MPI-Empfangsspulen gemessen. Entsprechend der sinusoidalen Kurve der
Anregungsfelder besteht das in den Empfangsspulen induzierte Partikelsignal aus zwei
Signalspitzen pro Periode (Abb. 2 d, S. 3) (Gleich und Weizenecker 2005).

Die induzierten Signale werden Uber die Fourier-Transformation in den Frequenzraum
Ubertragen (ebd.). Es ergeben sich dabei aufgrund des nicht-linearen
Magnetisierungsverhaltens der Partikel fur das induzierte Partikelsignal auch Signalspitzen
fur alle ungeraden harmonischen Frequenzen der Anregungsfeldfrequenz (Abb. 2 e, S. 3)
(ebd.). Es tragen nur die ungeraden Frequenzkomponenten zum Signal bei, da die Langevin-
Funktion eine punktsymmetrische Funktion ist (Knopp und Buzug 2012, S. 33).

Um das durch die Anregungsfeldfrequenz in den Empfangsspulen induzierte Signal vom
induzierten Partikelsignal zu trennen, wird die Anregungsfeldfrequenz durch einen
Bandstoppfilter  unterdrickt und es werden ausschlielich die durch die
Partikelmagnetisierung bedingten harmonischen Frequenzen weitergeleitet (ebd., S. 91). Da
die Amplitude der harmonischen Frequenzen um mehrere Potenzen unterhalb der
Anregungsfeldamplitude liegt, wird anschliefiend ein rauscharmer Verstarker verwendet
(ebd., S. 90).
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Abbildung 2 Partikelmagnetisierung und induziertes Signal

(a) Magnetisches Moment (M) der Partikel in Abhangigkeit von der Anregungsfeldstarke (H).
(b) Zeitlicher Verlauf des Anregungsfeldes (H). (c) Partikelmagnetisierung lber die Zeit (d) In den
Empfangsspulen induziertes Partikelsignal als Ableitung der Partikelmagnetisierung Uber die Zeit.
(e) Spektrum der ungeraden harmonischen Frequenzen des Partikelsignals nach Fourier-
Transformation (genehmigte Zusammenstellung auf Basis von Graphiken aus (Knopp und Buzug
2012, S. 31, S. 35)).

Die physiologischerweise im Korper vorhandenen Eisenionen, beispielsweise als Depoteisen
in Ferritin oder als Teil der Proteinkomplexe Hamoglobin und Myoglobin, sind nur wenige
Pikometer groR (lonenradius Fe?* 78 pm, Fe*" 65 pm) (Mortimer und Miiller 2010) und somit
deutlich kleiner als die ca. 20-30 Nanometer groflen SPIONs (s.1.1.5.
Partikeleigenschaften, S. 9). Dieses Eisen verhalt sich linear zum Anregungssignal und
induziert somit ebenfalls nur Signale in der Basisfrequenz der Anregungsfelder (Knopp und
Buzug 2012, S.34). Daraus folgt, dass bei ausschlieBlicher Berlcksichtigung der
harmonischen Frequenzen auch samtliche durch koérpereigenes Eisen hervorgerufene
Signale wegfallen. Entsprechend tragen korpereigene Strukturen im Gegensatz zur
Computertomographie (CT) oder Magnetresonanztomographie (MRT) nicht zum MPI-Signal
bei.

1.1.1.2. Dreidimensionale Messungen

Die beschriebene Bewegung des magnetischen Moments der Partikel durch die
sinusformige Anregung resultiert in einem eindimensionalen MPI-Signal (Gleich und
Weizenecker 2005).



Um dreidimensionale MPI-Messungen durchzuflhren, werden drei zueinander orthogonale
Anregungsfelder verwendet, die das magnetische Moment der Partikel in x-, y- und z-
Richtung bewegen (s. Abb. 1 b, S. 1) (ebd.)

Die Frequenz f& der Anregungsfelder liegt in der GréRenordnung von mehreren 10 bis (iber
100 kHz (Knopp und Buzug 2012, S. 34). Beim verwendeten Scanner betragt die Frequenz
in z-Richtung f, = 2,5 MHz/99 = 25,25 kHz, in x-Richtung fx = 2,5 MHz/102 = 24,51 kHz und
in y-Richtung f, = 2,5 MHz/96 = 26,04 kHz. Es ergibt sich eine Bildwiederholungsrate von
46 Hz beziehungsweise eine absolute Repetitionszeit von TR=21,54 ms. Hohere
Frequenzen verbessern das Signal zu Rausch Verhaltnis (signal-to-noise ratio = SNR), da
das Hintergrundrauschen in den Empfangsspulen von 1/ff bestimmt wird (ebd., S. 66).
Limitiert wird die maximal applizierbare Frequenz zum einen durch die Gefahr peripherer
Nervenstimulation (PNS) aufgrund induzierter Wechselstrome (Saritas et al. 2013, Schmale
et al. 2013). Zum anderen begrenzt die spezifische Absorptionsrate (SAR)des menschlichen
Korpers als Mal der Gewebserwarmung durch hochfrequente elektromagnetische Felder die
maximal anwendbaren Frequenzen (ebd.). Zudem sollte die Frequenz & deutlich niedriger
als 1/1 sein, wobei 1 die Relaxationszeit der Partikel bezeichnet. Ist dies der Fall folgt die
Partikelmagnetisierung dem angelegten Magnetfeld ohne Hystereseeffekte und kann
annahrungsweise durch die Langevin-Funktion beschrieben werden (Knopp und Buzug
2012, S. 22). Da die Anregungsfeldfrequenz nicht beliebig gesteigert werden kann, konnen
die Messungen, um das SNR dennoch zu verbessern, mehrfach ausgefuhrt und gemittelt
werden (ebd., S. 70). Die zeitliche Auflosung sinkt entsprechend (ebd., S. 70).

Die Amplitude der Anregungsfelder muss ausreichend hoch gewahlt werden, damit die
Partikel, basierend auf ihrem nicht-linearen Magnetisierungsverhalten, weitestgehend
magnetische Sattigung erreichen (Knopp und Buzug 2012, S. 34). Als Sattigungsfeldstarke
Hs der Anregungsfelder wird per definitionem die Feldstarke gewahlt, bei der 80% der
Partikel gesattigt sind (ebd., S. 17). Konkret handelt es sich um Amplituden von mehreren
mTyo bis zu 20 mTy, (ebd., S.34). Die maximale Hohe der in vivo anwendbaren
Anregungsfeldamplituden ist dabei ebenfalls sowohl durch die SAR als auch durch die
Gefahr der PNS begrenzt (ebd., S. 59). Mit dem in dieser Arbeit verwendeten MPI-Scanner
sind Anregungsfeldamplituden bis 14 mTu, mdglich.

Da sowohl die Anregungsfeldfrequenzen als auch die in den Empfangsspulen induzierten
Signale hochfrequent sind, bestehen sowohl die Sendespulen der Anregungsfelder als auch
die Empfangsspulen aus Hochfrequenzlitzen (ebd., S. 88). Dadurch werden Energieverluste
durch den Skin-Effekt reduziert (ebd., S.76-77). Als Skin-Effekt wird der durch
hochfrequenten Wechselstrom steigende Widerstand innerhalb eines Leiters bezeichnet, der
dazu fuhrt, dass der Strom primar Uber die Aullenflache des Leiters fliel3t (Grimsehl et al.

1988, S.175). Aufgrund der aquivalenten Anforderungen ist es moglich, dieselben
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Spulenpaare sowohl fur die Anregungsfelder als auch fir die Empfangsspulen zu verwenden
(s. Abb. 1 b, S. 1) (Knopp und Buzug 2012, S. 88).

Der gesamte durch die Anregungsfelder abgedeckte Raum wird als Field of view (FOV)
bezeichnet (Gleich und Weizenecker 2005). Es existieren verschiedene dreidimensionale
Trajektorien, entsprechend derer die Anregungsfelder koordiniert werden, um das komplette
FOV abzudecken (Knopp et al. 2009). Im Fall des verwendeten MPI-Scanners handelt es
sich um die Lissajous-Trajektorie (Abb. 3, S.5). Die Dichte der Trajektorie sollte dabei
ausreichend hoch sein, damit die ortliche Auflosung im MPI nicht durch diese begrenzt wird

(ebd.). Sie wird durch die Anregungsfeldfrequenz bedingt.

a

Abbildung 3 Lissajous-Trajektorie in 2-D und 3-D

Zweidimensionale (a) und dreidimensionale (b) schematische Darstellung der Lissajous-Trajektorie,
entlang derer das MPI-FOV im Raum abgescannt wird. Dabei ist die tatsachliche Dichte der
Trajektorie um mehrere GroRenordnungen héher als der Ubersichtlichkeit halber abgebildet
(genehmigte Zusammenstellung basierend auf (Knopp und Buzug 2012, S. 54, S. 58)).

1.1.2. Ortskodierung

Fir die Ortskodierung im MPI wird das zeitlich konstante, raumlich inhomogene
Selektionsfeld verwendet (Gleich und Weizenecker 2005). Dieses kann durch Kupferspulen
in Maxwell-Konfiguration erzeugt werden (Knopp und Buzug 2012, S. 79). Die innerhalb der
Spulen in entgegengesetzte Richtungen flieBenden Strome erzeugen, entsprechend des
Ampérschen-Gesetzes, zwei einander entgegengesetzte Magnetfelder. Wo sich diese in
ihrer Mitte kompensieren, entsteht ein Bereich ohne Magnetisierung, der sogenannte
feldfreie Punkt (FFP) (Gleich und Weizenecker 2005). Ausgehend vom FFP nimmt die
Feldstarke des Selektionsfeldes linear zu (s. Abb. 4, S. 6) (Knopp und Buzug 2012, S. 36).
Abhangig vom Gradienten der Feldstarke sind die Partikel im Selektionsfeld mit einer
gewissen Entfernung vom FFP magnetisch gesattigt. Sie reagieren nicht auf die
Anregungsfeldfrequenzen (Gleich und Weizenecker 2005). Lediglich das magnetische
Moment der Partikel im FFP wird durch die Anregungsfeldfrequenzen beeinflusst (ebd.).

Entsprechend tragen von allen SPIONs im FOV ausschlieBlich die Partikel im FFP zum



Signal in den Empfangsspulen bei. Der FFP kann Uber eine mechanische Verschiebung des
Messobjektes durch das Messvolumen bewegt werden oder wie im Fall des verwendeten
MPI-Scanners elektronisch durch die Anregungsfelder (Weizenecker et al. 2009). Da die

Lokalisation des FFP bekannt ist, gelingt so die Ortszuordnung des Messsignals.

Abbildung 4 Selektionsfeldspulenpaar und FFP

Selektionsfeldspulen in Maxwell-Konfiguration. Durch die in entgegengesetzte Richtungen flieRenden
Strome (Pfeile innerhalb der Spulen) entstehen zwei einander entgegengesetzte Magnetfelder. In der
Mitte beider Felder entsteht ein feldfreier Punkt (FFP), in dem die Magnetfeldstarke null betragt
(Knopp und Buzug 2012, S. 82).

Wird die Feldstarke des Selektionsfeldes so gewahlt, dass mdglichst hohe Gradienten in alle
Richtungen gewabhrleistet sind, so sind bereits die Partikel in einer geringen Entfernung vom
FFP magnetisch gesattigt. Die rdumliche Auflésung ist konsekutiv hoch. Der Gradient, mit
dem die Feldstarke vom FFP ausgehend zunimmt, ist entsprechend der Maxwellgleichungen
in z-Richtung (s. Abb. 1 b, S. 1) doppelt so hoch und anderen Vorzeichens wie in x- und y-
Richtung (Knopp und Buzug 2012, S. 39). Die raumliche Aufldsung verhalt sich proportional
zum Gradienten und ist in z-Richtung somit ebenfalls doppelt so hoch wie in x- und y-
Richtung. Angaben uber die Gradientenstarke des Selektionsfeldes beziehen sich stets auf
den hochsten Gradienten, im Fall des verwendeten MPI-Scanners auf die z-Achse.

Je hoher der Selektionsfeldgradient, desto kleiner ist das resultierende FOV, da zur
Bewegung des FFP durch die Anregungsfelder andernfalls Anregungsfeldamplituden nétig
sind, die fur in vivo Anwendungen aufgrund der SAR und Gefahr von PNS
(s. 1.1.1.2. Dreidimensionale Messungen, S. 3) nicht sicher sind. So wurden fur in vivo
Messungen MPI-Scanner mit Gradientenstarken von bis zu 7 poT/m konstruiert (Goodwill et
al. 2013). Fur in vitro Messungen wurden beispielhaft auch hochauflésende MPI-Scanner im

Submillimeterbereich mit Gradientenstarken von bis zu 85 poT/m beschrieben (Vogel et al.



2015). Der fur die Messungen in dieser Arbeit verwendete MPI-Scanner erzeugt maximale

Gradientenstarken bis 2,5 poT/m.

1.1.3. Erweiterung des Messvolumens

Das mit den bisher beschriebenen Magnetfeldern messbare FOV im MPI ist jedoch in allen
drei Raumrichtungen auf wenige Zentimeter begrenzt (Gleich et al. 2010). Durch einen
niedrigeren Selektionsfeldgradienten Iasst sich das FOV vergroRern, die ortliche Auflosung
sinkt jedoch konsekutiv. Die Steigerung der ortlichen Auflosung durch hohere
Anregungsfeldfrequenzen ist wiederum durch die SAR begrenzt (Schmale et al. 2013). So
betragt die GrolRe des FOV fir den in dieser Arbeit verwendeten MPI-Scanner mit dem
héchsten einstellbaren Selektionsfeldgradienten von 2,5 yoT/m und der grof3tmoéglichen
Anregungsfeldamplitude von 14 mTyo 11,2 mm in z-Richtung und 22,4 mm in x- und y-
Richtung.

Um im Sinne medizinischer Anwendungen gréf3ere Volumina scannen zu konnen, wird das
Fokusfeld verwendet (Gleich et al. 2010). Dieses dient dazu, das FOV innerhalb des zu
scannenden Gesamtvolumens zu verschieben. Man spricht vom Multipatchmodus, in dem
das Gesamtvolumen aus mehreren kleineren Volumina, den sogenannten Patches besteht,
die nacheinander ausgelesen werden. Der durch das Fokusfeld generierte Verschub kann
dabei jeweils nach erfolgter Ausmessung eines Patches erfolgen oder im kontinuierlichen
Modus wahrend der Ausmessung (Knopp und Buzug 2012, S. 59 — 60).

So vergroRert sich das messbare Gesamtvolumen am verwendeten MPI-Scanner bei
maximal einstellbarer Fokusfeldamplitude von 42 mT, in z-Richtung und 17 mTyo in x- und
y-Richtung far eine Selektionsfeldgradientenstarke von 2,5 poT/m und

Anregungsfeldamplitude von 14 mTy, auf 49,6 x 49,6 x 44,8 mm?.

Das Fokusfeld ist ein homogenes Magnetfeld geringer Frequenz. Entsprechend spielt der
Skin-Effekt keine Rolle und es ist moglich, das Spulenpaar des Selektionsfeldes auch zur
Generierung des Fokusfeldes in z-Richtung zu verwenden (Knopp und Buzug 2012, S. 82).
Fur die Erzeugung des Fokusfeldes in y-Richtung kann wie im genutzten MPI-Scanner ein
zusatzliches Spulenpaar in Helmholtzkonfiguration verwendet werden. Zur Generierung des
Fokusfeldes in x-Richtung dient dort eine zylindrische Spule, welche die Anregungsfeld- und
Empfangsspulen umgibt (s. Abb. 1 b, S. 1) (ebd., S. 82).

1.1.4. Bildrekonstruktion

Das MPI stellt die Konzentrationen der SPIONs im Bildvolumen dar. Um deren Verteilung
aus dem MPI-Signal zu rekonstruieren, gibt es verschiedene Ansatze zur

Signalrekonstruktion. So kann die Rekonstruktion durch eine auf Kalibrierungsmessungen
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beruhende Systemfunktion erfolgen (Gleich und Weizenecker 2005). Zum anderen kann die
Signalrekonstruktion, als x-Space Rekonstruktion bezeichnet, rein mathematisch ohne
Kalibrierungsmessung durchgefuhrt werden (Gleich und Weizenecker 2005, Goodwill und
Conolly 2010). Weiterhin gibt es Hybridmethoden, die sowohl auf vereinfachten
Kalibrierungsmessungen, in einem auf MPI-Technik basierendem, nicht mehrdimensionalen
magnetischen Partikelspektrometer (MPS), zur Erstellung einer Systemfunktion als auch auf
Signalberechnung beruhen (Gruttner et al. 2013). Fur die Koordination der Anregungsfelder
Uber die Lissajous-Trajektorie, wie in der vorliegenden Arbeit erfolgt, wurden bislang

ausschlielllich systemfunktionsbasierte Ansatze umgesetzt.

1.1.4.1.  Systemfunktionsbasierte Rekonstruktion

Fiar die Rekonstruktion mittels Systemfunktion wird eine mit Tracer gefullte Probe mittels
Roboterarm durch das Messvolumen gefahren und in jeder Position im Raum vermessen
(Gleich und Weizenecker 2005). Der Versatz der Probe im Raum definiert die Grofle des
minimal moglichen Voxels und somit die spatere raumliche Auflosung. Der Tracer der
Kalibrierungsmessung sollte aquivalent zum verwendeten Tracer in den spater erfolgenden
Messungen sein, da die Partikel der jeweiligen Tracer sich in ihren magnetischen
Eigenschaften unterschieden (s. 1.1.5. Partikeleigenschaften, S. 9) (Knopp und Buzug 2012,
S.124). Zudem erfolgen in regelmaRigen Abstanden Leermessungen, um das
Hintergrundrauschen zu quantifizieren. Die Ergebnisse der Kalibrierungsmessung an jeder
Position im Raum werden nach erfolgter Fourier-Transformation in einer Systemmatrix
abgelegt. In spateren Messungen kann die Tracerverteilung im Raum aus der Systemmatrix
mittels linearer Gleichungssysteme rekonstruiert werden (ebd., S. 129). Da diese linearen
Gleichungssysteme inkonsistent sind, es fir sie also keine eindeutige Losung gibt, wird das
Signal uber mehrfache Iterationen annahernd genau, z.B. mit Hilfe des Kaczmarz-
Algorithmus, bestimmt (Knopp und Buzug 2012, S. 144, S. 146).

Das bildmorphologische Ergebnis der Rekonstruktion kann Gber mehrere Parameter reguliert
werden. So besteht zur Steigerung der Signalintensitat die Mdglichkeit, das MPI-Signal vor
Beginn der Rekonstruktion mehrfach zu mitteln. Entsprechend sinkt jedoch die zeitliche
Auflésung. Abhangig vom gewinschten Rekonstruktionsergebnis wird der Schwellenwert
festgelegt unter dem Frequenzkomponenten als Rauschen definiert und zur Verbesserung
des SNR von der Rekonstruktion ausgeschlossen werden (Knopp und Buzug 2012, S. 144).
Je niedriger der SNR-Schwellenwert gewahlt wird, desto verrauschter ist das verbleibende
Signal. Je hoher dieser gewahlt wird, desto mehr Signalinformation geht verloren. Einen
ahnlichen Einfluss hat der relative Regularisierungsparameter A, der das Signal gegenuber

dem Rauschen wichtet. Wird A zu klein gewanhlt, ist das Hintergrundrauschen hoch (Abb. 5,



S. 9, links) (Weizenecker et al. 2007). Mit steigendem A wachst der Glattungseffekt. Wird A
zu grold gewahlt, nimmt das Hintergrundrauschen ab, es geht jedoch auch rdumliche
Auflésung verloren und das Signal erscheint zunehmend verschwommen (Abb. 5, S.9,
rechts) (ebd.).

A=0 A=10"*4 A=5.10"3 A=10"! = 102

Abbildung 5 Einfluss des relativen Regularisierungsparameters A auf das MPI-Bild

Ein niedriger relativer Regularisierungsparameter A hat ein scharf abgegrenztes Tracersignal zur
Folge. Das Hintergrundrauschen ist jedoch hoch. Mit steigendem A (von links nach rechts) nimmt das
Hintergrundrauschen ab. Das Ergebnis wird jedoch zunehmend geglattet und das Tracersignal
erscheint verschwommen (Knopp et al. 2017).

Nachteil der Rekonstruktion mittels Systemfunktion ist, dass es fur jede Messung mit
veranderten Messparametern oder anderem Tracer einer erneuten Kalibrierungsmessung
bedarf. Weiterhin ist der Zeitaufwand fur die Vermessung aller Voxel innerhalb des FOV
hoch. So bendtigt beispielhaft eine Kalibrierungsmessung, wie fur die Rekonstruktion der
Messungen in der vorliegenden Arbeit erfolgt, fir eine Probe von 3 x 3 x 2 mm? an 20 700
Positionen im Raum inklusive Leermessungen ca. 15 Stunden. Vorteilhaft ist die generische
Bericksichtigung der Tracereigenschaften sowie der Feldimperfektionen des jeweiligen
Scanners (Knopp und Buzug 2012, S. 124).

1.1.5. Partikeleigenschaften

Das letztlich abgebildete MPI-Signal hangt unmittelbar vom verwendeten Tracer ab. Es kann
zwischen unspezifischen Tracern wie den vormals in der Leberbildgebung als
Magnetresonanztomographie-Kontrastmittel zugelassenen SPIONs (z.B. Ferucarbotran,
Resovist®, Bayer Schering Pharma, Berlin, Deutschland) und spezifisch fir das MPI
entwickelten Tracern (z.B. LS-1) (Ferguson et al. 2015) unterschieden werden. Die
Entwicklung von spezifischen Tracern fir das MPI hat unter anderem die Steigerung der
MPI-Signalintensitat gegenuber dem Hintergrundrauschen zum Ziel. Weiterhin wird gezielt
an langzirkulierenden Tracern fur Angiographien oder Tracern fur Zellmarkierungen
geforscht. Relevant hierfir sind unter anderem die Anisotropie und Monodispersitat der
Eisenoxidkerne, der Eisenoxidkerndurchmesser, die Partikelbeschichtung, die Partikelladung

sowie der hydrodynamische Partikeldurchmesser.



Die fur das MPI verwendeten Partikel sollten mdglichst niedrige Anisotropie und hohe
Monodispersitat aufweisen. Niedrige Anisotropie resultiert in einem hdéheren MPI-Signal
(Weizenecker et al. 2012). Monodisperse MPI-Partikel bedingen steigende Ortsauflésung
und Signalintensitat (Khandhar et al. 2013).

Der idealer Partikelkerndurchmesser fur eine Anregung mit 25 kHz wird auf 20 bis 30 nm
geschatzt (Gleich und Weizenecker 2005, Ferguson et al. 2012). Bei unspezifischen Tracern,
wie Ferucarbotran, erreicht lediglich ein geringer Anteil der Eisenoxidkerne von ca. 3 % der
Suspension durch Agglomeration den erforderlichen Durchmesser (Gleich und Weizenecker
2005). Eisenoxidkerne von spezifischen MPI-Tracern weisen regelhaft einen Durchmesser
von 20 -30 nm auf. GroRere Partikeldurchmesser sind vorteilhaft, da das magnetische
Moment proportional mit der dritten Potenz des Eisenkerndurchmessers der Partikel wachst
und die Ortsaufldsung kubisch mit dem Eisenkerndurchmesser zunimmt (Rahmer et al.
2009, Knopp und Buzug 2012, S. 63). Mit dem Partikeldurchmesser steigt jedoch auch die
Relaxationszeit, was bei hoheren Anregungsfeldfrequenzen zu Hystereseeffekten und dem
Verlust des Superparamagnetismus fuhrt (Knopp und Buzug 2012, S. 22, (Panagiotopoulos
et al. 2015).

Um die Biokompatibilitat der SPIONs zu gewahrleisten und unerwiinschte Aggregationen der
Eisenoxidkerne zu vermeiden, werden diese beschichtet (Issa et al. 2013). Zur Beschichtung
werden Polymerkohlenhydrate, zumeist Dextrane, oder vereinzelt auch Phospholipidmizellen
verwendet (Panagiotopoulos et al. 2015). Die Art der Beschichtung steuert das
biophysikalische und pharmokokinetische Verhalten der SPIONs. So wird an
funktionalisierten SPIONSs, beispielsweise fur die MPI-Bildgebung von Tumorzellen,
geforscht, die spezifische Bindungsstellen fir den darzustellenden Zelltyp aufweisen (Arami
et al. 2017).

Einhergehend mit der Partikelbeschichtung ist die Ladung der Partikel. Diese hat Einfluss auf
die Pharmakokinetik. So zirkulieren neutrale, z.B. mit Dextranen beschichtete Partikel am
langsten. Positiv geladene Partikel hingegen werden rascher als neutral oder negativ
geladene Partikel vom mononuklear-phagozytaren System und retikuloendothelialen System
(RES) phagozytiert und abgebaut (Albanese et al. 2012).

Aus dem Durchmesser der Eisenoxidkerne, der Art der Beschichtung und der
Hydratationshille in  wassriger Loésung ergibt sich der hydrodynamische
Partikeldurchmesser, der die Pharmakokinetik mafligeblich beeinflusst. Partikel mit
hydrodynamischem Durchmesser von 15— 50 nm zirkulieren am langsten im Blut, da sie
oberhalb der glomeruldren Filtrationsschwelle und unterhalb der Phagozytoseschwelle des
mononuklear-phagozytaren Systems und des RES in Leber, Milz und Knochenmark liegen
(Sarin 2010).
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1.1.6. Vorteile und Limitationen des MPI

Vorteilhaft am MPI ist die abhangig vom Scannertyp hohe zeitliche Auflosung, die eine
Akquise von bis zu 46 Bildvolumen pro Sekunde erlaubt (Panagiotopoulos et al. 2015). Sie
steigt mit zunehmender Anregungsfeldfrequenz. Selbst nach mehrfachen Mittelungen der
Rohdaten zur Steigerung der Signalintensitat ermoéglicht das MPI somit die Darstellung
tracerhaltiger rasch bewegter Volumina wie des Blutflusses in Echtzeit (Knopp und Weber
2015). Entsprechend ist das MPI eine vielversprechende Technik flr Angiographien.
Unterschiedliche Tracer kénnen im MPI anhand ihrer Phasen und Amplituden im Spektrum
der harmonischen Frequenzen voneinander getrennt und farblich kodiert abgebildet werden
(Rauwerdink et al. 2010, Rahmer et al. 2015). Auch konnen dieselben Tracer abhangig
davon, ob diese sich frei beweglich in einer Suspension oder in einem Feststoff gebunden
befinden, Uber ihre unterschiedliche Frequenzspektiren voneinander differenziert werden.
Dies erlaubt die getrennte Darstellung von mit SPION markierten angiographischen
Instrumenten und SPION-haltigem Blut, wie in Phantommodellen demonstriert wurde
(Salamon et al. 2016). Diese Technik wird als Spektrales MPI bezeichnet.

Ebenfalls vorteilhaft am MPI ist, dass ausschliellich die eingebrachten Tracer zum Signal
beitragen. Das MPI-Signal besteht entsprechend unabhangig von der Objekttiefe in
gleichbleibender Intensitdt. Fir die unspezifischen, auf beschichteten Eisenoxidkernen
beruhenden Tracer, wie Ferucarbotran, das bereits fur die klinische Bildgebung in der MRT
verwendet wurde, sind ferner bislang keine schweren allergischen Reaktionen (Onishi et al.
2009), Kontrastmittelnephropathien (ebd.) oder Falle von nephrogener systemischer Fibrose
berichtet worden. Hypothetisch kann somit ein gegenuber den iod- oder gadoliniumhaltigen
Kontrastmitteln risikoarmeres Nebenwirkungsprofil auch der MPI spezifischen, ebenfalls auf
Eisenoxidkernen beruhenden, Tracern angenommen werden.

Ein weiterer Vorteil des MPI ist die potentiell hohe Sensitivitdt der Technik. Entsprechend
theoretischer Berechnungen sollte die Detektion von bis zu 20 nmol/l moglich sein (Gleich
und Weizenecker 2005). Zum Vergleich, die empfohlene Dosierung von Ferucarbotran in
unverdinnter Konzentration von c(Fe)= 0,5 mmol/ml lag fur MRT-Untersuchungen von
Erwachsenen ab 60 kg bei 1,4 ml (Bayer Schering Pharma 2007). Dies entspricht bezogen
auf 51 Blutvolumen ca. einer Konzentration von c(Fe) =35 ymol/l. Aktuell gelingt es, bei
Verwendung einer zusatzlichen Gradiometerspule, im MPI Eisenkonzentrationen von bis zu
156 pg/l beziehungsweise 2,8 umol/l in vitro zu detektieren (Graeser et al. 2017). In vivo liegt
die Detektionsgrenze eines bewegten Bolus im Blut, eine zusatzliche Gradiometerspule
vorausgesetzt, bei 0,514 ug/10ul entsprechend 920 pmol/l im Mausexperiment (Graeser et
al. 2017). Zur Steigerung der Sensitivitat kann zudem auf Kosten der Messzeit aus

mehrfachen Einzelmessungen das Mittel bestimmt werden, die
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Selektionsfeldgradientenstarke gesenkt oder die Anregungsfeldfrequenz erhéht werden
(Knopp und Buzug 2012, S. 70).

Ebenfalls vorteilhaft am MPI ist die Proportionalitdt der gemessenen Signalamplitude zur
Eisenmenge der SPIONs, da dies potenziell die quantitative Bestimmung der
Eisenkonzentration im FOV ermoglicht (Paysen et al. 2017). Voraussetzung ist die
Durchfuhrung einer initialen Kalibrierungsmessung mit bekannter Eisenkonzentration und die
Verwendung derselben Magnetfeldstarken sowie Anregungsfeldfrequenzen wie in den
darauffolgenden Messungen zur Erzeugung von Bilddaten. Uberdies sollten keine
erheblichen Signalintensitatsdifferenzen in unmittelbarer Nachbarschaft vorliegen, da
schwachere MPI-Signale in Gegenwart starkerer MPI-Signale wahrend der Rekonstruktion
benachteiligt werden konnen (Kaul et al. 2019).

Als gewebstiefenunabhangige, sensitive und potenziell quantitative Bildgebungsmethode
kann das MPI auch fur Zelltracking und die Bestimmung der Zellanzahl von mit Tracern
markierten Stammzellen dienen (Zheng et al. 2016, Arami et al. 2017, Nejadnik et al. 2018).
Dies ist fir die Stammzelltherapieforschung und das Monitoring von Stammzelltherapien
relevant, da die Therapiewirkung davon abhangt, dass eine mdoglichst hohe Anzahl an
Stammzellen ihren Wirkungsort erreicht. Auch Tumore und Metastasen konnten zukunftig bei
weiterer Steigerung der in vivo Sensitivitdt Uber an maligne Zellen bindende Tracer im MPI
tiefenunabhangig detektiert werden. Dies wurde im Tiermodell bereits beispielhaft
demonstriert (Arami et al. 2017). Des Weiteren bietet die auf Magnetismus beruhende
Signalgenerierung den Vorteil, dass weder Messobjekte noch Anwender Rontgen- oder

radioaktiven Strahlen ausgesetzt sind.

Eine fur die medizinische Bildgebung relevante Limitation im MPI ist aktuell die raumliche
Auflosung. Theoretisch sollte diese fur einen Partikeldurchmesser von 30 nm und eine
Gradientenstarke von 6 pyoT/m unter 0,5 mm liegen (Gleich und Weizenecker 2005, Knopp
und Buzug 2012, S. 63). Sie ist abhdngig vom Scannertyp sowie den verwendeten Tracern
und wachst proportional mit dem Selektionsfeldgradienten und kubisch mit dem
Partikeldurchmesser (ebd., S. 63). Die tatsadchliche gemessene Auflésung flr den in der
vorliegenden Arbeit verwendeten MPI-Scanner betragt far eine
Selektionsfeldgradientenstarke von 1,5 yoT/m, eine Anregungsfeldamplitude von 14 mTyo
und mit Ferucarbotran als Tracer jedoch maximal 2 mm (Szwargulski und Knopp 2017).

Eine weitere Limitation des MPI ist die mit dem Selektionsfeldgradienten
zusammenhangende Grofie des FOV (Gleich et al. 2010). Wird der Selektionsfeldgradient
beispielsweise zur Steigerung der raumlichen Auflésung erhoéht, verkleinert sich das FOV

konsekutiv (s. 1.1.2. Ortskodierung, S.5). Die Verwendung von Fokusfeldern zur
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Vergrofierung des FOV resultiert in niedrigerer zeitlicher Auflosung (s. 1.1.3. Erweiterung
des Messvolumens, S. 7).

Unabhangig vom FOV ist die GroRe der mit dem MPI vermessbaren Objekte bedingt durch
den Scanneraufbau und die Spulenanordnung der aktuell verfugbaren Gerate limitiert
(Panagiotopoulos et al. 2015). Wird wie in der vorliegenden Arbeit ein MPI-Scanner mit
Bohrkern verwendet, begrenzt der Bohrkerndurchmesser, der durch die Spulenanordnung in
y- und z-Ebene entsteht, die GroRe der Messobjekte (s. Abb. 1, S.1). So betrug der
Bohrkerndurchmesser im verwendeten MPI-Scanner 12 cm. Entsprechend ist innerhalb
eines solchen Bohrkerns lediglich die Lagerung von Kleintieren moglich. Es existieren auch
MPI-Scanner, bei denen samtliche Spulen in z-Ebene im Raum angeordnet sind und die
GroRRe des Messobjektes entsprechend in x- und y-Richtung beliebig grof3 gewahlt werden
kann (Hong et al. 2014). In z-Ebene betragt der Abstand zwischen den Spulen ein solchen
MPI-Scanners jedoch lediglich 2 mm (ebd.). Eine weitere Variante, die Single-sided MPI-
Scanner, bei denen die Applikation samtlicher Magnetfelder von einer Seite aus erfolgt, sind
wiederum durch rasch abnehmende ortliche Auflosung mit zunehmendem Abstand von den
Magnetfeldspulen charakterisiert (Panagiotopoulos et al. 2015, Sattel et al. 2009). Sie sind
somit ebenfalls nicht zum Scannen von Objekten groRerer Tiefe jenseits des
Kleintiermalistabes geeignet.

Dartber hinaus sind weltweit keine spezifisch flir das MPI entwickelten und flr die humane
Anwendung zugelassenen Tracer vorhanden. Da bisher nur praklinische, ebenfalls nicht fur
humane Messungen zugelassene, MPI-Scanner existieren, ist dies jedoch als nachrangige
Limitation zu werten. Eine eingeschrankte Beurteilbarkeit des Leberparenchyms aufgrund
hepatisch eingelagerten Eisens wie bei repetitiven Messungen mit Ferucarbotran aus der
MRT-Bildgebung bekannt, stellt fir das MPI keine inharente Einschrankung dar. So
existieren unter den spezifisch fur das MPI entwickelten Tracern auch solche, die abhangig
von ihrer Konfiguration, GroRe und Ladung primar in anderen Organen wie der Milz
phagozytiert werden und im langfristigen Verlauf nach 70 Tagen im Tierexperiment nur noch
dort nachweisbar waren (Keselman et al. 2017). Bei repetitiven Messungen mit SPIONs ist
jedoch von einem insgesamt erhdhtem Anteil an im Koérper eingelagertem Eisen
auszugehen, welches im langfristigen Verlauf organtoxisch und neoplastisch wirken kann
(Knekt et al. 1994, Kohgo et al. 2008).

1.2. Angiographische Modalitaten im Vergleich

Die Digitale Subtraktionsangiographie (DSA) gilt aufgrund ihrer hohen zeitlichen Auflosung
von bis zu 50 Bildern pro Sekunde (Toennies et al. 1997) und ihrer rdumlichen Auflésung
von weniger als 0,1 mm (Figueiredo et al. 2012) weiterhin als Goldstandard. Jedoch werden

mit der DSA in der Regel nur zweidimensionale Projektionsradiographien generiert. Die
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Erzeugung von 3-D oder 4-D Rotationsangiographien ist mdglich, da hierfir jedoch der
Flachdetektor voribergehend beziehungsweise kontinuierlich um den Patienten rotiert, ist
der Zugang zum Patienten wahrenddessen eingeschrankt (Mistretta et al. 2010, Sandoval-
Garcia et al. 2016). Entsprechend wird insbesondere die 4-D Rotationsangiographie primar
diagnostisch und nicht wahrend der Durchfuhrung einer Intervention genutzt.

Die CT-Angiographie (CTA) als Schnittbildgebung erreicht abhangig von der verwendeten
Kollimatorgrof3e in konventionellen CT-Scannern ortliche Auflésungen von bis zu 0,5 mm
(Klingebiel et al. 2008). Fur ultrahochauflosende humane CT-Scanner ist eine Ortliche
Auflésung von bis zu 0,2 mm beschrieben (Motoyama et al. 2018). Im Gegensatz zur DSA
sind mit der CTA jedoch keine dynamischen Aufnahmen wahrend der Durchfihrung einer
Intervention moglich. Beide Techniken setzen den Patienten Rontgenstrahlen sowie
potenziell allergenen iodhaltigen Kontrastmitteln aus (Bottinor et al. 2013).

Die MR-Angiographie (MRA) als ebenfalls dreidimensionale und Uberdies strahlenfreie
Alternative besitzt mit einer Ortsauflosung von aktuell unter 1 mm ebenfalls einen festen
klinischen Stellenwert (Grist et al. 2012). Mittels MRA sind beispielsweise Uber Time-of-
Flight-Sequenzen, Phasenkontrast-Angiographien oder arterielles Spin Labeling zudem auch
kontrastmittelfreie Angiographien moglich (Wheaton und Miyazaki 2012). Die Bildqualitat
unterliegt jedoch Einschradnkungen durch Bewegungsartefakte, insbesondere flir Sequenzen
hoher ortlicher Aufldsung und langer Akquisitionszeiten (Havsteen et al. 2017).

Wie erlautert sind MPI-Angiographien, abhangig vom Scannertyp und den entsprechend
einstellbaren  Magnetfeldparametern, mit hoher  zeitlicher  Auflosung  moglich
(s. 1.1.6. Vorteile und Limitationen des MPI, S. 11). Da die MPI Signalstarke proportional zur
Eisenmenge der SPIONs ist, erlaubt die MPI-Angiographie neben der Darstellung der
Tracerbiodistribution potentiell auch die Bestimmung der Tracermenge in der jeweiligen
Messposition. Bei lang zirkulierenden Tracern kann uber die MPI-Signalintensitat somit auf
die Menge des Blutvolumens am betrachteten Ort geschlossen werden. Dabei kann die
Perfusionsfraktion pro Voxel als Maf} der Durchblutungsintensitat verwendet werden (Kaul et
al. 2017). Entsprechend koénnte das MPI zuklnftig fOr Aussagen Uber die
Durchblutungscharakteristik von Tumoren und zur ldentifikation von Stenosen verwendet
werden (Knopp et al. 2017). Bisherige Studien zur MPI-Angiographie demonstrierten unter
anderem bereits die Stenosendarstellung und -dilatation am Plastikphantom (Herz et al.
2018). Im murinen Modell wurden Uberdies auch ischamische Infarkte einer kompletten
Hirnhemisphare (Ludewig et al. 2017) sowie die Lungendurchblutung (Zhou et al. 2017)
mittels MPI-Angiographie erfolgreich abgebildet.

Wie beschrieben sind MPI-Angiographien jedoch noch durch die limitierte ortliche Aufldsung
eingeschrankt (s. 1.1.6. Vorteile und Limitationen des MPI, S. 11). Dies gilt insbesondere bei

der Verwendung von zeitlich hochauflosenden MPI-Scannern, da fur die Erzeugung von
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Echtzeitangiographien weniger Mittelungen der Messergebnisse, durchgefuhrt werden
konnen, wodurch das SNR schlechter ist (Knopp und Buzug 2012, S.70). Weil es sich
Uberdies bei den zeitlich hochauflosenden, fur Angiographien geeigneten MPI-Scannern
ausschlief3lich um Kleintierscanner handelt, wurden aufgrund des geringen Organmalstabs
und der eingeschrankten Ortsaufldsung, bisher noch keine einzelnen Gefalle innerhalb eines
Organs mittels MPI-Angiographie dargestellt. Neben den Kleintierscannern ist kirzlich die
Vorstellung eines MPI-Scannerprototyps zur humanen Kopfbildgebung erfolgt (Graeser et al.
2019). Erste verdéffentlichte Messergebnisse dieses Scanners erfolgten am in vitro Modell
(ebd.). Entsprechend liegen zum aktuellen Zeitpunkt auch keine Messergebnisse fur MPI-

Angiographien an Organen menschlichen Malstabes vor.

1.3. Extrakorporale Organperfusion

1.3.1. Organkonservierung

Fir die Organkonservierung zum Zweck der extrakorporalen Organperfusion ist die Dauer
der Ischamie entscheidend. Es wird unterschieden in warme und kalte Ischamiezeit. Die
warme Ischamiezeit bezeichnet den Zeitraum zwischen Kreislaufstillstand und Kihlung des
Organes auf 4° Grad durch Spulung mit kalter Praservationsldsung. Die kalte Ischamiezeit
beschreibt den Zeitraum ab Spilung und Lagerung des Organes in Kkalter
Praservationslésung bis zum erneuten Erwarmen des Organes auf 37° Grad (Halazun et al.
2007).

Die biochemischen Konsequenzen einer Organischamie sind durch den vom Sauerstoff
abhangigen Prozess der Zellatmung bedingt. Ohne Zellatmung kann die Produktion des
Energiesubstrats Adenosintriphosphat (ATP) nicht aufrechterhalten werden und das in der
Zelle verfugbare ATP wird innerhalb von Sekunden dber Adenosindiphosphat zu
Adenosinmonophosphat (AMP) verstoffwechselt. Der Abbau des im AMP enthaltenen
Adenosins erfolgt unter Bildung von Superoxidradikalen und Wasserstoffperoxid zu Xanthin
(Loffler et al. 1988, S.516). Diese Reaktion wird durch vermehrte Aktivierung der
Xanthinoxidase als Schlusselenzym unter anaeroben Bedingungen zusatzlich beglnstigt
(Schmidt R.F. et al. 2010, S.775). Die reaktiven Sauerstoffspezies fuhren Uber
Kettenreaktionen mit den Zellmembranphospholipiden zur Membrandestabilisierung (ebd.)
und zur Zytokinausschuttung (Closa und Folch-Puy 2004). Die GefalRpermeabilitat steigt,
was ein Gewebsddem bedingt. Zudem wird die Odembildung Uber den Anstieg der
physiologisch niedrigen intrazellularen Natriumkonzentration durch unter ATP-Mangel
inaktive, energieabhangige Transporter weiter begunstigt (Hick et al. 2013, S. 217). Das
entstehende Odem verursacht einen steigenden Perfusionswiderstand (Claesson-Welsh
2015).
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Zur Organkonservierung kann der Organmetabolismus durch Spulung der Organe mit 4°
Grad kalter Perfusionslésung verlangsamt werden. Die Geschwindigkeit der
Temperaturabsenkung im Organ korreliert dabei mit der Rate des Zelliberlebens (Savioz et
al. 1999). Gekuhlte Organe konnen anschlieRend kalt statisch gelagert oder kontinuierlich
maschinell kalt perfundiert werden (Guibert et al. 2011). So gelingt der Organerhalt
beispielsweise von Transplantatnieren fur 24 — 36 h (Guibert et al. 2011). Nach aktueller
Empfehlung fur die Transplantationsmedizin gelten Histidin-Tryptophan-Ketoglutarat-Losung
(HTK-L6sung) und University of Wisconsin-Losung (UW-Losung) als gleichwertig fur den
Erhalt von Leichenspenderorganen (Rodriguez Faba et al. 2018). HTK-Losung enthalt
Histidin als Puffer, Tryptophan zur Stabilisierung der Zellmembrane und Ketoglutarat als
Energiesubstrat (Agarwal et al. 2006, Franz Kéhler Chemie Gmbh 2014). UW-L6sung enthalt
Raffinose-Pentahydrat und Laktobionsaure als osmotisch aktive Substanzen, um zellulare
Schwellungen zu verhindern und Adenosin als Energielieferant (Bridge to Life Ltd.). Fir die
Spulung von Lebendspenderorganen bei unmittelbarer Retransplantation werden kristalloide

Lésungen als ausreichend gewertet (Rodriguez Faba et al. 2018).

1.3.2. Ex vivo Organperfusionsmodelle

Ex vivo Organperfusionsmodelle variieren stark entsprechend ihres Zweckes. So sind die
Organe in der Transplantationsmedizin und fur zugehdrige Forschungsprojekte in ihrer
vollstdndigen Funktionalitadt zu erhalten. Fur radiologische Forschungszwecke wird der Fokus
hingegen auf die Organperfusion gelegt. Der Zellmetabolismus ist nur insoweit relevant, als
dass Gewebsddeme mit konsekutiver Perfusionseinschrankung vermieden werden. Porcine
Organe bieten sich aufgrund der den humanen &hnelnden Malistdben und der
vergleichbaren Morphologie an. So wurden ex vivo Organperfusionsmodelle fur
radiologische Forschungszwecke bereits fur porcine Herzen (Pelgrim et al. 2017), Lungen
(Renne et al. 2018), Lebern (Thompson et al. 2011) und Nieren (Buchs et al. 2014)
beschrieben. Verwendet wurden sowohl Organe von Versuchs- (Buchs et al. 2014, Renne et
al. 2018, Thompson et al. 2011) als auch von Schlachthoftieren (Pelgrim et al. 2017,
Haberland et al. 2009). Vor Schlachtung oder wahrend der Organkonservierung erfolgte in
einigen Studien die Injektion von Heparin zur Vermeidung von Thrombosen (Thompson et al.
2011, Pelgrim et al. 2015, Buchs et al. 2014). Blutreste wurden, soweit beschrieben, mittels
physiologischer Kochsalzlésung (Thompson et al. 2011, Haberland et al. 2009, Buchs et al.
2014) oder Perfusionslosung aus der Transplantationsmedizin (Renne et al. 2018, Pelgrim et
al. 2015) ausgespult. Nebst einer Studie, in der Organe nach einer warmen Ischamiezeit von
bis zu 90 min verwendet wurden (Buchs et al. 2014), erfolgte soweit angegeben die

Verwendung von kalt statisch gelagerten Organen (Haberland et al. 2009, Pelgrim et al.
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2015). In einigen Studien wurden die Organe mit Formalin fixiert (Haberland et al. 2009,
Thompson et al. 2011) und im Anschluss mit destilliertem Wasser (Haberland et al. 2009)
oder Kochsalzlésung (Thompson et al. 2011) perfundiert. Nicht fixierte Organe wurden mit
Perfusionslosungen aus der Transplantationsmedizin (Buchs et al. 2014), allogenem Blut
(Pelgrim et al. 2015) oder einer Mischung aus beidem (Renne et al. 2018, Pelgrim et al.
2017) perfundiert. Unter den beschriebenen Modellen finden sich sowohl fur die CT
(Haberland et al. 2009, Thompson et al. 2011, Renne et al. 2018, Pelgrim et al. 2015) als
auch fur die MRT (Buchs et al. 2014, Renne et al. 2018) kompatible Modelle. Teils
beschranken sich die Publikationen auf die Etablierung von Modellen, die fur weiterfUhrende
radiologische Studien geeignet waren (Haberland et al. 2009, Thompson et al. 2011, Buchs
et al. 2014), teils wurden die entwickelten Modelle auch zur Eruierung konkreter
radiologischer Forschungshypothesen verwendet (Pelgrim et al. 2017, Renne et al. 2018).
So konnten an porcinen ex vivo Herzen vom Stenosegrad der Coronarien abhangige
Parameter der myokardialen Perfusionsbildgebung erhoben werden (Pelgrim et al. 2017)
und die Perfusion sowie Ventilation in ex vivo Lungen nach Aspiration eruiert werden (Renne
et al. 2018).

1.4. Hypothese und Zielsetzung

Als Zielsetzung der vorliegenden Arbeit wurde die Entwicklung eines multimodal kompatiblen
ex vivo Perfusionssystems flr porcine Nieren definiert. Hiermit sollte die Hypothese geprift
werden, dass mit den verfugbaren MPI-Kleintierscannern trotz limitierter ortlicher Aufldsung
die Darstellung einzelner Gefale innerhalb von Organen menschlichen Mal3stabes moglich
ist. Zur Validierung der Messergebnisse und Statuserhebung von MPI-Angiographien in
Organen menschlichen Malstabes sollten die generierten MPI-Daten mit denen einer
etablierten dreidimensionalen angiographischen Bildgebungstechnik, der

kontrastmittelgestutzten MRA, verglichen werden.

Das ex vivo Perfusionssystem sollte fir porcine Nieren ausgelegt sein, da diese im Mal3stab
mit humanen Nieren vergleichbar sind und Uber eine stark ausgepragte Gefallversorgung
verfugen (Dalal und Sehdev 2019). Neben dem MPI sollte das ex vivo Perfusionssystem
auch zur MRT und zur DSA kompatibel sein. Hierbei sollte die DSA als angiographische
Technik mit der héchsten Ortsauflésung dazu verwendet werden, detailreiche Informationen
Uber den Zustand des Gefal3systems der porcinen Nieren unter der ex vivo Perfusion zu
erhalten. So sollte die Funktionalitdt des entwickelten Perfusionssystems eingeschatzt
werden. Zur weiteren Analyse und Validierung der dreidimensionalen MPI-Angiographien

sollte die MRA als ebenfalls dreidimensionale Technik genutzt werden.
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2. MATERIAL UND METHODEN

2.1. Versicherung der Befolgung guter wissenschaftlicher Praxis

Im Rahmen der gesamten Arbeit wurde entsprechend des Memorandums zur ,Sicherung
guter wissenschaftlicher Praxis® der Deutschen Forschungsgemeinschaft vorgegangen
(Forschungsgemeinschaft 2013).

Es wird darauf verwiesen, das Auszige der im Folgenden vorgestellten Versuche,

Messungen und Ergebnisse bereits publiziert sind (Molwitz et al. 2019).

2.2. Organgewinnung und Praparation

Es wurden insgesamt n =44 Nieren einer Hybridkreuzung aus Deutscher Landrasse und
Deutschem Edelschwein verwendet. Die Tiere stammten aus dem Schlacht- und
Zerlegebetrieb Fulscher Fleisch KG. Das Schlachtgewicht lag zwischen 40 kg und 50 kg. Der
Ablauf der Organgewinnung und Praparation ist in Abbildung 6 (S. 20) dargestellit.

Aufgrund von Hygienevorschriften wurde das Retroperitoneum mit Teilen der peritonealen
Organe und GefalRe en bloc enthommen. Die Nieren wurden im Retroperitoneum
aufgesucht und stumpf aus der Capsula adiposa renis freiprapariert. Es erfolgte die
Praparation der V.und A. renalis auf ganzer Lange. Die V. testicularis beziehungsweise
V. ovarica wurden an der Einmundung zur V. renalis ligiert. Die A.und V. renalis wurden
unmittelbar angrenzend an der Aorta und Vena cava mit chirurgischen Klemmen und
Scheren abgesetzt. Nach Abklemmen der GefdlRe wurden die Nieren samt Ureteren
entnommen.

Als Exklusionskriterien definiert waren: sichtbare Pathologien wie multiple Zysten, Organe
mit akzessorischen Polarterien sowie Organe, deren A. und V. renalis weniger als 2 cm von
der Aorta abdominalis bis zur ersten GefaRaufzweigung mafien. Dies stellte sicher, dass der
Anschluss der Gefalle an das Perfusionssystem maoglich war.

Die entnommenen Nieren wurden zunachst arteriell kandliert. Verwendet wurden
Heidelberger Verlangerungsschlauche (B. Braun Melsungen AG, Melsungen, Deutschland)
eines Innendurchmessers von 1,2 mm, deren Luer-Lock einseitig abgetrennt wurde. Initial
erfolgte zur Thromboseprophylaxe die Injektion von 2 500 IE Heparin (Rotexmedica GmbH
Arzneimittelwerk, Trittau, Deutschland). Im Anschluss wurden die Organe mit 250 — 500 ml
auf Eis gekuhlter physiologischer Kochsalzldsung (4 — 8 °C) gespult, bis nur noch klare
Flussigkeit aus der Vene austrat. Zur schonenden Perfusion wurde der niedrigste
ausreichende Spuldruck gewahlt. Dieser wurde mittels Druckmanschette (Smith Medical,

Dublin, Ohio, USA) erzeugt. Die warme Ischamiezeit vom Zeitpunkt der Tétung bis zur
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Spulung mit 4 - 8° Grad kalter physiologischer Kochsalzlésung lag im Durchschnitt bei
30 min. Das initiale Gewicht samtlicher Organe wurde erfasst, um ein moglicherweise unter
den Versuchen entstehendes Gewebsddem zu objektivieren. Im Anschluss wurden die
Organe in einen Gefrierbeutel (EDEKA Zentrale AG & Co. KG, Hamburg, Deutschland)
gegeben, der mit 4 - 8° kalter physiologischer Kochsalzldsung geflllt war und sich in einem
zweiten gleichermalien befillten Gefrierbeutel befand. Die Lagerung und der Transport
erfolgte in einer mit Eis gefullten Styroporbox. Die beiden mit physiologischer
Kochsalzldsung gefillten Beutel, die die Organe umschlossen, verhinderten einen direkten
Kontakt der Organe zum Eis und konsekutive Erfrierungsschaden.

Im UKE wurden die V. renalis und der Ureter der Organe kanuliert. Verwendet wurden
ebenfalls die Infusionsschlauche eines Innendurchmessers von 1,2 mm. Der vends
einliegende Anteil wurde mehrfach perforiert, um den Abfluss zu erleichtern und den
intravenosen Druck zu senken.

Um die Bilddaten spater miteinander koregistrieren und fusionieren zu kénnen, wurden an
allen Organen, die in der MRT und im MPI dargestellt wurden, drei in beiden Techniken
sichtbare Markierungen extern angebracht. Diese Markierungen bestanden aus
Glaskapillaren (Hilgenberg GmbH, Malsfeld, Deutschland) eines Innendurchmessers von
2,1 mm, die mit Ferucarbotran einer Konzentration von c(Fe) = 25 mmol/l gefullt waren. Zur
Steigerung des MRT-Kontrastes wurden die Glaskapillaren zusatzlich mit nassem Papier
umwickelt und in Eppendorfgefallen (Eppendorf AG, Hamburg, Deutschland) eines
Volumens von V =1,5ml mittels Histoacrylkleber (B. Braun Melsungen AG, Melsungen,
Deutschland) auf den Organen befestigt. Die Fixierung der ersten Markierung erfolgte 2,5 cm
vom lateralen Rand der Nieren auf Hohe des arteriellen Eintrittes in das Organ. Die zweite
Markierung wurde horizontal zu diesem befestigt. Die dritte Markierung wurde auf der
anderen Seite des Organs um die Breite eines Eppendorfgefalles versetzt zur ersten
Markierung parallel befestigt (s. Abb. 6, S. 20).
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Abbildung 6 Graphische Darstellung der Organgewinnung und Praparation

Die Niere wurde aus dem erdffneten Retroperitoneum entnommen, die Arterie mit einem
Infusionsschlauch eines Innendurchmessers von 1,2 mm kandliert und mit gekiihlter Kochsalzlésung
sowie Heparin gespiilt. Gewicht sowie Mafte des Organs wurden erhoben. Das Organ wurde in einer
mit Eis und auf 4 — 8 °C gekuhlter physiologischer Kochsalzlosung gefiillter Styroporbox in das
Universitatsklinikum Hamburg-Eppendorf (UKE) transportiert. Dort erfolgte die vendse Kandlierung mit
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einem mehrfach perforierten Infusionsschlauch von ebenfalls 1,2 mm Innendurchmesser, um den
vendsen Abfluss zu erleichtern. Nach Kandlierung des Ureters wurden drei in der MRT und im MPI
sichtbare Markierungen in jeweils identischer Position von aulRen auf dem Organ befestigt.

2.3. Perfusionssystem

Das verwendete Perfusionssystem ist graphisch in Abbildung 7 (S. 22) dargestellt. Wahrend
der Bildgebung wurden flr das Perfusionssystem zwei Spritzenpumpen (World Precision
Instruments, Sarasota, USA) verwendet, die jeweils ein maximales Volumen von 60 ml pro
Spritze (B. Braun Melsungen AG, Melsungen, Deutschland) fassten und eine maximale
Flussrate von 35 ml/min ermoglichten. Die Spritzen waren Uber Infusionsschlduchen (B.
Braun Melsungen AG, Melsungen, Deutschland) eines Innendurchmessers von 3 mm und
einen Drei-Wege-Hahn (B. Braun Melsungen AG, Melsungen, Deutschland) miteinander und
mit dem restlichen Perfusionssystem verbunden. Dies ermdglichte das Nachflllen jeweils
einer der Spritzen ohne Unterbrechung der ex vivo Perfusion. Weitere Infusionsschlauche
von 3 mm Innendurchmesser verbanden die Spritzenpumpen mit dem arteriell einliegenden
Infusionsschlauch. Uber einen zuséatzlichen Drei-Wege-Hahn konnte eine Spritze (B. Braun
Melsungen AG, Melsungen, Deutschland) zur Injektion von Kontrastmittel und Tracer
angeschlossen werden. Auch an die bereits kantlierte Vene und an den kanulierten Ureter
wurde jeweils ein Infusionsschlauch von 3 mm Innendurchmesser angeschlossen. Aus Vene
und Ureter austretende Flussigkeit wurde in zwei handelsublichen geschlossenen
Behaltnissen von V = 500 ml aufgefangen. Die Menge des vendsen Abflusses konnte so mit
dem arteriellen Zufluss abgeglichen werden. Dies ermdglichte die Kontrolle des Systems,
wenn sich das Organ nicht einsehbar im Scanner befand. Wahrend der Evaluationsphase
des Perfusionssystems wurde Uber einen weiteren Drei-Wege-Hahn und Infusionsschlauch
ein Blutdruckmonitor (Eagle 4000 patient monitor, GE Healthcare, General Electric, Boston,
USA) mit Druckmesssonde aus Polyethylen (VYGON GmbH & Co.KG, Aachen,
Deutschland) an das Perfusionssystem angeschlossen.

Die Organe wurden im Durchschnitt 90 - 180 min nach der Schlachtung mit dem
Perfusionssystem verbunden. Die =zeitliche Diskrepanz entstand dadurch, dass die

Messungen jeweils fir zwei Nieren nacheinander erfolgten.
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Abbildung 7 Aufbau des ex vivo Organperfusionssystems

Gekiihlte physiologische Kochsalzlésung (4 -8 °C) wurde Uber zwei Spritzenpumpen und
Infusionsschlauche von 3 mm Innendurchmesser in das System gepumpt. Arterie, Vene und Ureter
waren mit Infusionsschlauchen eines Innendurchmessers von 1,2 mm kaniliert. Die Verbindung
zwischen den Infusionsschlduchen erfolgte Uber Luer Lock. Ein {ber Drei-Wege-Hahne
angeschlossener Blutdruckmonitor gestattete die Messung des Drucks im System. Dieser wurde
ausschlieBlich in der Evaluationsphase des Perfusionssmodells verwendet, um maximal tolerierte
Flussraten und Perfusionsdriicke zu erheben. Eine Uber einen weiteren Drei-Wege-Hahn integrierte
Spritze ermdglichte die Injektion von Kontrastmittel und Tracer.

2.4. Evaluation der ex vivo Perfusion

Vor Beginn der Bildgebung wurden das entwickelte Perfusionssystem und die ex vivo
Organperfusion in n =10 Organen evaluiert (s. Abb. 8, S. 24, gelb hervorgehoben). Dafur
wurde zunachst in allen Organen der minimal notwenige Perfusionsdruck zur initialen
Spllung der Nieren nach Organentnahme und arterieller Kanllierung erhoben. Die
Generierung des Druckes erfolgte Uber eine Druckmanschette (Smiths Medical, Dublin,
Ohio, USA) und wurde, beginnend bei 20 mmHg, um jeweils 10 mmHg gesteigert.

Ein durch die ex vivo Perfusion ber die Zeit entstehendes Odem als méglicher Indikator fiir
eine Perfusionseinschrankung wurde in sechs der zehn Organe untersucht (s. Abb. 8, S. 24,
gelb hervorgehoben). Daflir wurden n =4 der sechs Nieren Uber drei Stunden mit einer
Flussrate von 100 ml/min perfundiert. Das Organgewicht vor und nach der Perfusion wurde
notiert. Eine Gewichtszunahme der Organe unter der Perfusion wurde als Zeichen eines
Gewebsddems gewertet. Die Flussraten wurden durch eine Rollerpumpe (Stéckert-

Instrumente GmbH, Minchen, Deutschland) generiert, die hdhere Flussraten als die spater
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verwendeten Spritzenpumpen erlaubte. Da sich unter der Flussrate von 100 ml/min nach drei
Stunden eine durchschnittlichen Verdoppelung des Organgewichts (s. 3.3. Ex vivo Perfusion,
S. 31) als Zeichen fiir ein erhebliches Odem zeigte, wurden n = 2 weitere Organe iber drei
Stunden lediglich mit einer Flussrate von 5 ml/min perfundiert. Auch fur diese Nieren wurde
das Organgewicht vor und nach Abschluss der ex vivo Perfusion notiert.

Im Anschluss wurden die maximal tolerierte Flussrate sowie der korrespondierende maximal
tolerierte Perfusionsdruck in vier Organen untersucht (s. Abb. 8, S. 24, gelb hervorgehoben).
Fir die Messung des Perfusionsdrucks wurde der Blutdruckmonitor und die
Druckmesssonde wie beschrieben (s.2.3. Perfusionssystem, S.21) in das ex vivo
Perfusionssystem integriert. Die Flussrate wurde in Schritten von jeweils 40 ml/min alle zwei
Minuten gesteigert, bis auRerlich sichtbare Schaden am Parenchym oder an den an- und
abflieBenden Gefalien entstanden.

Die Kihlung der Organe erfolgte wahrend der Evaluationsphase des ex vivo
Perfusionssystems durch von aufen an die Organe angelagerte Gefrierbeutel mit 4 — 8 °C
kalter physiologischer Kochsalzlosung. Wahrend der spateren Bildgebung wurde der
Druckmonitor nicht mehr verwendet, da die flr die Angiographien gewahlten Flussraten
deutlich unter den Flussraten lagen, bei denen es zu Schaden durch hohe Perfusionsdricke
kam (s. 3.3. Ex vivo Perfusion, S. 31).

2.5. Versuchsaufbau und Etablierung

Die Organe wurden jeweils wasserdicht in einem Gefrierbeutel auf einer Rattenliege
gelagert. Diese konnte fest mit dem MRT- und MPI-Tisch verbunden werden. Der Gefal3hilus
der Nieren befand sich oben, um Kompressionen der Gefalte zu vermeiden. In den beiden
probeweise in den Scanner eingebrachten und dort perfundierten Nieren trat unmittelbar
nach Beginn der Perfusion ein Riss in der V.renalis auf (s.Abb.8, S.24, blau
hervorgehoben). Um die zarten vendsen Gefalde aullerhalb des Organs zu stabilisieren,
wurden die vends einliegenden Infusionsschlauche in der Folge bis an das Nierenparenchym
heran gelegt. Uberdies wurden die vends einliegenden Anteile der Infussionsschlduche im
Folgenden an den Seiten mehrfach eréffnet, um den vendsen Druck zu senken und den
Abfluss zu erleichtern (s. Abb. 6, S. 20).

Aufgrund der eingeschrankten rdumlichen Verhaltnisse innerhalb des MRT- und MPI-
Kleintierscanners erfolgte die Kihlung der Organe wahrend der Bildgebung ausschlief3lich
durch die 4 - 8 °C kalte, zur Perfusion verwendete physiologische Kochsalzlosung. Eventuell
austretende Flussigkeit konnte Uber eine integrierte Absaugspritze entfernt werden, ohne
dass das Organ aus dem Scanner entfernt werden musste.

Die Bildgebung erfolgte an insgesamt neun Nieren (s. Abb. 8, S. 24, grin hervorgehoben).

Dabei wurde der Versuchsaufbau (Abb. 7, S. 22) zwischen den Bildgebungsmodalitaten im
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Ganzen transportiert, um die Bedingungen soweit méglich konstant zu halten. In der MRT
kam eine spezifische Sende- und Empfangsspule fir Ratten zum Einsatz.

Nach Abschluss sowohl der Versuche als auch der Bildgebung wurde das finale Gewicht der
Organe vermerkt. Im Fall von Perfusionseinschrankungen wahrend der Bildgebung, wurden

die Organe im Anschluss seziert.
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Abbildung 8 Ubersicht aller verwendeten Organe

Entnommen wurden vor Beginn der Versuche (blau) n = 44 Nieren. Von diesen fielen n = 23 unter die
definierten Exklusionskriterien. Von den verwendeten n =21 Organen, kam es wahrend des
probeweisen Versuchaufbaus zu Beginn der Perfusion zu Einrissen der V. renalis in n = 2 Nieren. Die
Evaluation ex vivo Perfusion (gelb) erfolgte in n=10 Organen. Davon wurden n =4 Nieren zur
Messung der maximal tolerierten Flussrate und des maximal tolerierten Drucks verwendet. Ein unter
der ex vivo Perfusion entstehendes Organddem wurde mit Flussraten von 100 ml/min in n = 4 Nieren
und mit Flussraten von 5 mil/min in n =2 Nieren untersucht. Fir die Bildgebung (griin) wurden n=9
Organe in der MRT und im MPI dargestellt. Fiir zwei dieser neun Organe wurden Uberdies auch
Angiographien in der DSA angefertigt.
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2.6. Multimodale Angiographien

2.6.1. DSA

Von den insgesamt n =9 Organen fur die MR- und MPI-Angiographien erstellt wurden,
wurden n=2 Nieren zusatzlich auch mittels DSA abgebildet (s. Abb.8, S.24, grin
hervorgehoben). Ziel der exemplarischen zusatzlichen Darstellung in der DSA war die
moglichst hochauflosende Abbildung der Gefalistruktur. Mogliche Schaden am Gefallsystem
in Folge der Schlachtung, der Spulung mit physiologischer Kochsalzldsung und dem
Transport sollten so abgeschatzt werden. Verwendet wurde ein Allura FD20
Angiographiegerat (Philips Healthcare, Best, Netherlands). Als Kontrastmittel dienten 10 ml
lomeprol (Imeron 300®, Bracco Imaging Deutschland GmbH, Konstanz, Deutschland) einer
Konzentration c(I) = 2,36 mmol/l. Die Injektion des Kontrastmittels sowie die Perfusion mit
physiologischer Kochsalzlésung erfolgten mit 5 ml/min. Diese unphysiologisch niedrige
Flussrate wurde aufgrund der Ergebnisse aus der Evaluationsphase des Perfusionssystems
gewahlt, um ein Zellbdem sowie konsekutive Perfusionseinschrankungen maoglichst niedrig

zu halten (s. 3.3. Ex vivo Perfusion, S. 31).

2.6.2. MRA

In der MRT wurden alle neun fur die Angiographien verwendeten Nieren dargestellt
(s. Abb. 8, S.24, grin hervorgehoben). Verwendet wurde ein 7 Tesla Kleintier-MRT
(Clinscan 70/30, Bruker BioSpin, Ettlingen, Deutschland). Die verwendeten Sequenzen sind
in Tabelle 1 (S. 30) aufgefuhrt. Zunachst erfolgte die Messung mit einer T2-gewichteten
Turbo-Spin-Echo-Sequenz (TSE-Sequenz), um anatomische Informationen tUber die Organe
zu gewinnen. Die T2-gewichteten Bilder dienten auch der Fusion mit den MPI-Bildern, da
letztere nur Strukturen mit enthaltenem Tracer abbilden und keine weiteren anatomischen
Informationen liefern. Zudem wurde Uber die T2-gewichteten Bilder die Position der
einliegenden Infusionsschlauche in Arterie, Vene und Ureter Uberpruft. Im Anschluss wurden
T1-gewichtete dreidimensionale dynamisch kontrastverstarkte Sequenzen (DCE) generiert,
aus denen MRA Bilder berechnet wurden. Dies diente der dreidimensionalen Darstellung der
Perfusion in der MRT und dem spateren Vergleich mit den MPI-Angiographien. Als
Kontrastmittel wurde Gadodiamid (Omniscan®, GE Healthcare, Buckinghamshire, Great
Britain) in einer Konzentration von c(Gd) =500 mmol/l verwendet. Da in der Bild- und
Datenauswertung die Anzahl der in der MRT sichtbaren, perfundierten Gefalle erhoben
werden sollte (s. 3.5.1. Numerische MRA- und MPI-GefaRRanalyse, S. 34), wurde eine hohe
raumliche Aufldsung von 0,8 x 0,8 x 1 mm? fiir die DCE gewahlt. Die sich daraus ergebende

zeitliche Auflosung betrug 12,4 s. Um den Ein- und Ausstrom des Kontrastmittels trotz dieser
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niedrigen zeitlichen Auflosung vollstandig darzustellen, wurde die Flussrate in der DCE mit

2,5 ml/min niedriger als in der DSA und im MPI gewahlt.

2.6.3. MPI-Angiographien

Die neun in der MRT dargestellten Nieren wurden im Anschluss mittels MPI-Angiographie
abgebildet (s. Abb. 8, S. 24, grin hervorgehoben). Verwendet wurde ein MPI Kleintier-
Scanner (Bruker BioSpin, Ettlingen, Deutschland). Um die MPI-Angiographie in Organen
menschlicher Grélke fur mehrere verfugbare Tracer zu evaluieren, wurden zwei
verschiedene Tracer, MM4 (Perimag®, Micromod, Rostock, Deutschland) und Ferucarbotran
(Resovist®, Bayer Schering Pharma AG, Berlin, Deutschland), verwendet. Bei beiden handelt
es sich um nicht spezifisch fur das MPI entwickelte, jedoch kauflich erhaltliche Tracer. So
sollte untersucht werden, ob eine Differenz in der Gefalldarstellung zwischen beiden Tracern
vorhanden ist. Dafur wurden vier der Nieren mit 1 ml MM4 einer Konzentration von
c(Fe) = 152,2 mmol/l und funf der Nieren mit 0,5 ml Ferucarbotran einer Konzentration von
c(Fe) =500 mmol/l abgebildet. Die Anregungsfeldamplitude betrug 14 mTp,. Die
Bildgenerierungsrate des verwendeten Scanners betrug 46 Volumen pro Sekunde. Zur
Verbesserung des SNR wurden die generierten Bilder 46-fach gemittelt. Somit ergab sich
eine zeitliche Auflésung von 1 Volumen pro Sekunde. Wie in der DSA wurden Flussraten von
5 ml/min verwendet.

Als Selektionsfeldgradient wurde 0,7 pgoT/m gewdhlt. Dies resultierte in einem FOV von
80 x80 x40 mm?® in x-, y-, z-Richtung sowie mit den verwendeten Tracern in einer
raumlichen Auflosung von 8 — 10 mm Halbwertsbreite (Croft et al. 2016, Szwargulski und
Knopp 2017). Die Halbwertsbreite bezeichnet dabei die halbe Breite der Punktspreizfunktion
der MPI-Signale und ist ein Mall fur die Ortsauflosung. Wird die Halbwertsbreite
unterschritten lassen sich die Punktspreizfunktionen und damit die Messsignale nicht mehr
voneinander trennen.

Auf einen hoheren Selektionsfeldgradienten und eine konsekutiv hohere ortliche Auflosung
wurde verzichtet, um das FOV nicht weiter zu reduzieren. Ein Fokusfeld zur Erweiterung des
Messvolumens wurde nicht verwendet, da dieses Uber die Messung mehrerer Patches zu
einer geringeren zeitlichen Auflosung gefuhrt hatte (s.1.1.3. Erweiterung des
Messvolumens, S.7), was die korrekte Erfassung des Tracerdurchflusses durch die
Organgefalie erschwert hatte.

Die Rekonstruktion erfolgte nach dem Ansatz der auf einer Kalibrierungsmessung
beruhenden Systemfunktion, die sowohl flr unverdiinntes MM4 als auch flr unverdinntes
Ferucarbotran bestimmt wurde. Die ProbengroRe in der Kalibrierungsmessung betrug
3 x 3 x 2 mm3. Die Rekonstruktionsparameter wurden nach visueller Beurteilung samtlicher

Messungen ausgewahlt und anschlieRend auf alle Daten gleichermallen angewandt. Der
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relative Regularisierungsparameter betrug A =0.1 und das SNR =2. Es erfolgten vier
Iterationen entsprechend des Kaczmarz-Algorithmus. Als Rekonstruktionsumgebung wurde
eine der Arbeitsgruppe eigene Implementation (Knopp et al. 2019) in der

Programmiersprache Julia (Bezanson et al. 2017) verwendet.

2.6.4. Optimierung der MRT- und MPI-Messungen

Um die rdumliche Auflésung in den T2-gewichteten Sequenzen zu verbessern, erfolgte nach
der initialen Messung des ersten Organs die Umstellung des Protokolls von T2*-gewichteten
Gradientenechosequenzen (GE-Sequenzen) auf T2-gewichtete TSE-Sequenzen (s. Abb. 9,

S. 27), die in der Folge fur dieses und alle weiteren Organe verwendet wurden.

a T2* - gewichtete GE-Sequenz |b T2 - gewichtete TSE-Sequenz

on &
4 A% .
. 2 o 4
.

Abbildung 9 Nierenabbildung in T2*-gewichteter GE-Sequenz sowie T2-gewichteter TSE-Sequenz

Nach initialer Abbildung in T2*-gewichteter GE-Sequenz wurde zur detailreicheren Darstellung auf die
Verwendung einer T2-gewichteten TSE-Sequenz umgestellt.

Vor Beginn der Messungen an den Organen wurde die Sichtbarkeit der hergestellten
Markierungen in der MRT und im MPI geprift. Dafur wurden diese an einem
Styropornierenphantom (s. Abb. 10, S. 28) in identischer Position wie spater an den Organen
(s. 2.2. Organgewinnung und Praparation, S. 18) angebracht.

Um den an die Markierungen angrenzenden zentralen Anteil der Organe mittig im
gréRenbegrenzten MPI-FOV einzustellen, wurde die Hohe der MPI-Tischposition und der
Tischvorschub mit Hilfe desselben Phantoms festgelegt (Abb. 10, S. 28).
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Abbildung 10 Einstellung der MPI-Tischposition und des MPI-Tischvorschubs am Styroporphantom

Abgebildet ist ein Nierenstyroporphantom innerhalb der fir die Messungen verwendeten Rattenliege.
An diesem wurden die fir die spateren Messungen verwendeten Markierungen befestigt, um ihre
Sichtbarkeit in der MRT und im MPI zu prifen. Die Tischhéhe sowie Tischvorschub fiir die spateren
Messungen wurden anhand des Phantoms so eingestellt, dass der an die Markierungen angrenzende
zentrale Organanteil mittig im MPI-FOV platziert war.

2.7. Datenverarbeitung

Fir die Datenverarbeitung wurde die Bildverarbeitungssoftware Imaged verwendet (National
Institutes of Health, USA) und um ein arbeitsgruppeneigenes Plug-In (gMapit) erganzt (Kaul
2014). Das Hintergrundrauschen im MPI wurde vom Messsignal subtrahiert und das Signal
normalisiert. Da die Fusion der T2-MRT-Daten mit den MR- und MPI-Angiographiedaten
geplant war und die T2-gewichtete MRT-Sequenz die hochste Ortliche Auflosung aufwies
(s. Tabelle 1, S. 30), wurden alle weiteren Datensatze auf die Auflosung der T2-gewichteten
MRT-Daten interpoliert. Im Anschluss erfolgte die Fusion der T2-gewichteten MRT- mit den
MRA-Daten sowie der T2-gewichteten-MRT- mit den MPI-Daten mit Hilfe der in allen
Techniken sichtbaren Markierungen. Weiterhin wurden Maximumintensitatsprojektionen der
DSA, MRA und MPI-Daten erstellt. Aus diesen wurden fur alle drei Modalitaten
Ankunftszeitkarten wie in der Literatur beschrieben (Kaul et al. 2018) berechnet.

Die bildmorphologische Darstellung der Gefale in der DSA, der MRA und im MPI wurde

miteinander verglichen.

2.8. Bild- und Datenanalysen

2.8.1. Numerische MRA- und MPI-Gefalanalyse

Die sichtbaren Gefalle in allen MR- und MPI-Angiographien wurden ausgezahlt, um die
Konsequenzen der differenten ortlichen Aufldsung beider Techniken am praktischen Beispiel

zu evaluieren. Die Auszahlung erfolgte unabhangig voneinander durch zwei Radiologen. Nur
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von beiden Radiologen gleichermallen identifizierte Gefalle wurden fur die Auswertung
bertcksichtigt. Als sichtbares Gefall wurde ein klar abgrenzbares, scharf kontrastiertes Areal
mit Kontrastmittel- beziehungsweise Tracerdurchfluss definiert. Jeder GefaRabschnitt, der
einer Gefallaufzweigung folgte, wurde getrennt gezahlt. Da das FOV im MPI kleiner war als
in der MRA, wurden in beiden Techniken nur die Gefalle gezahlt, die innerhalb des Areals
der Nieren lagen, welches sich innerhalb des MPI-FOV befand. Um dieses vom MPI-FOV
abgedeckte Areal des Organs zu identifizieren, dienten die fusionierten T2-gewichteten
MRT-MPI-Bilder.

Da die MRA als etablierte Technik den Goldstandard in den Vergleichen darstellte, wurden
die in der MRA sichtbaren Gefalie als Gesamtanzahl der erfolgreich ex vivo perfundierten
Organgefalle angesehen. Die Anzahl der gezahlten Gefalke im MPI wurde dazu ins
Verhaltnis gesetzt. Um die beiden verwendeten MPI-Tracer MM4 und Ferucarbotran
bezlglich ihrer Gefallauflosung zu vergleichen, wurde die sichtbare Gefallanzahl zuséatzlich
auch getrennt flir die Gruppe der mit MM4 und die Gruppe der mit Ferucarbotran
perfundierten Nieren erhoben. Die Ergebnisse dieser Auszahlung wurden ebenfalls zur

jeweiligen Gefalanzahl in der MRA ins Verhaltnis gesetzt.

2.8.2. Kalkulierte Eisenpartikelkonzentration

Unter der Annahme, dass das MPI-Signal quantitativ zur Eisenmenge der SPIONs im FFP ist
(s. 1.1.6. Vorteile und Limitationen des MPI, S. 11), sollte die MPI-Signalstarke Rickschlisse
auf die Tracermenge im Blutfluss und damit indirekt auf die Durchblutungsintensitat erlauben
(Knopp et al. 2017). In den ex vivo perfundierten Nieren ware von einem Abfall der
Signalintensitdt und SPION bedingten Eisenmenge von den zentralen, grofle Gefale
enthaltenden Voxeln zu peripheren, kleinere Gefalle und Gewebe enthaltenden Voxeln
auszugehen. Um dies zu prufen wurden mehrere Messregionen (ROIs) entlang des Verlaufs
eines Gefalles einer mit Ferucarbotran als MPI-Tracer perfundierten Niere definiert. Das
MPI-Signal in diesen ROIs wurde ins Verhaltnis zur Starke des MPI-Signals der drei von
auBen auf dem Organ angebrachten Markierungen gesetzt. Die Konzentration der
Ferucarbotransuspension in den Markierungen lag bekanntermaf3en bei c(Fe) =25 mmol/l.
Einen quantitativen Zusammenhang angenommen, wurde uUber das Verhaltnis der
Markierungssignalstarke zur ROI-Signalstarke und die bekannte Konzentration in den

Markierungen, die Konzentration in den ROls kalkuliert.
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Tabelle 1 Messparameter DSA, MRT und MPI

DSA | Réhrenspannung | Rohrenstrom Dim | FOV Matrix  |SchichtenSchichtdickeMittelungen [Voxel Zeitliche
[ kV / mAs / mm / mm / mm?  |Auflésung
/s
63 1,5-3,5 2-D | 380 1024 x |1 1 0,37 x 0,167
1024 0,37
MRT | Sequenztyp TR TE FA Dim | FOV Matrix [Schichten|SchichtdickeMittelungen [Voxel Zeitliche
/ ms Ims |/° / mm / mm / mm3®*  |Aufldsung
/s
TSE 6000 |49 180 |2-D | 100 384 x |80 0,6 2 0,26 x |-
272 0,26 x
0,6
Dynamische CE- | 180 1,21 | 20 3-D | 100 128 x 40 1 1 0,78 x 12,4
GE 88 0,78 x 1
MPI | SF Gradient AF Amplitude Dim | AF FOV |SF FOV| SF SchichtenSchichtdicke|Mittelungen [Voxel Zeitliche
/Mo T/m /mT o / mm? / mm? Matrix / mm / mm? Auflésung
/s
0,7 14 3-D [80x80x 90x90 | 30x30 (30, 30,3,3,2 10 3x3x2 /0,215
40 X 46 x 23 23
Dim = Dimensionen, FOV = Field of view, TSE Turbo-Spin-Echo-Sequenz, Dynamische CE-GE = Dynamische Kkontrastmittelverstarkte

Gradientenechosequenz, TR

= Time of repetition, TE

Time of echo, FA

Flip angle, SF Gradient =

Selektionsfeldgradient, AF Amplitude

Anregungsfeldamplitude, AF FOV = Field of view der durch die drei Anregungsfelder abgetasten Messbereichs im MPI, SF FOV = Field of view der Messung der
Systemfunktion, SF Matrix = Matrix der Systemfunktion. Die fir das MPI angegebene Schichtanzahl, Schichtdicke und VoxelgroRe beziehen sich auf die
Messung der Systemfunktion. Die weiteren Messungen erfolgten kontinuierlich entlang der Lissajoustrajektorie ohne festgelegte Schichtdicke oder -anzahl.
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3. ERGEBNISSE

3.1. Publikation

Basierend auf den fir die vorliegende Arbeit durchgeflhrten Versuchen, Messungen und
Ergebnissen (3.4. — 3.6.) erfolgte die Publikation in einer wissenschaftlichen Fachzeitschrift

mit Peer-Review Verfahren (Molwitz et al. 2019).

3.2. Organgewinnung

Unter die definierten Exklusionskriterien fielen 23 der 44 enthommenen Organe. In der
Mehrheit der Falle lag dies in der arteriellen Gefallversorgung begriindet. So wiesen neun
der Nieren eine A. renalis von weniger als 2 cm Lange auf. Dabei handelte es sich in jedem
Fall um linksseitig im Retroperitoneum gelegene Nieren. Physiologischerweise ist die linke
A. renalis, aufgrund der links paravertebral verlaufenden Aorta, kirzer als die rechtsseitige
(Fritsch et al. 2005). In sechs weiteren Organen zweigte sich die A. renalis weniger als 2 cm
nach Abgang aus der Aorta in mehrere Arterien auf oder es bestanden akzessorische
Nierenarterien. Zwei Organe wiesen multiple Zysten auf. Sechs Nieren waren durch
Parenchymschnitte beschadigt, die wahrend der Ausweidung nach der Schlachtung

entstanden waren.

3.3. Ex vivo Perfusion

Far die zehn Nieren, die fur die Evaluation des ex vivo Perfusionssystems verwendet wurden
(s. Abb. 8, S. 24, gelb hervorgehoben), ergab sich ein minimal notwendiger Perfusionsdruck
zwischen 45 — 585 mmHg zur initialen Spllung nach der Schlachtung. Bei kontinuierlicher
Perfusion mit 100 ml/min zeigte sich nach drei Stunden eine zunehmende diffuse Leckage
aus dem Organparenchym. Das Gewicht der betreffenden vier Organe (s. Abb. 8, S. 24, gelb
hervorgehoben) hatte sich zu diesem Zeitpunkt im Durchschnitt verdoppelt. Die beiden
Organe, die daraufhin mit 5 ml/min perfundiert wurden (s.Abb.8, S.24, gelb
hervorgehoben), um Gewichtszunahme und Leckage bei niedriger Flussrate zu untersuchen,
zeigten nach drei Stunden eine Gewichtszunahme von 9 % beziehungsweise 16 %. Hierauf
beruhte die gewahlte maximale Flussrate von 5 ml/min fur die Angiographien
(s. 2.6. Multimodale Angiographien, S. 25). Die Gewichtszunahme der neun Organe, fir die
Angiographien durchgefihrt wurden (s. Abb. 8, S.24, grin hervorgehoben), lag nach
Abschluss der Messungen zwischen 18 % und 27 %. Fir Flussraten von 100 ml/min lag der
Ureterausfluss bei 40 ml/min bis 50 ml/min. Bei Flussraten von 5 ml/min lie sich kein

Flissigkeitsaustritt aus dem Ureter beobachten.
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Die maximal tolerierte Flussrate betrug weniger als 130 ml/min  mit einem
korrespondierenden Perfusionsdruck von weniger als 55 mHg. So riss in zwei der vier
Nieren, an denen dies erhoben wurde (s.Abb.8, S.24, gelb hervorgehoben), das
Organparenchym bei Steigerung der Flussrate von 120 ml/min auf 160 ml/min bei ca.
130 ml/min. In einem weiteren der Organe riss das Parenchym bei einer Flussrate von
240 ml/min beziehungsweise 85 mmHg. Beim vierten Organ zeigte sich eine spritzende
Leckage der zufihrenden A. renalis an der Nahtstelle zum Infusionsschlauch bei 360 ml/min

beziehungsweise 130 mmHg.

3.4. Multimodale Angiographien

3.4.1. DSA

Die Darstellung der Gefalstruktur und Perfusion gelang fir beide in der DSA untersuchten
Organe. Der Einstrom des Kontrastmittels in das Organ zu Beginn der ex vivo Perfusion
zeigte die zunehmende Kontrastierung der Gefalte von zentral nach peripher (Abb. 11 a —c,
S. 32). Neben den Aa. interlobares (Abb. 11 a, S. 32, Pfeile) und Aa. interlobularis wurden
auch die Kortexkapillaren in hoher Auflésung abgebildet. Im Bereich der medullaren
Kapillaren (Abb. 11 ¢, S. 32, Sterne) wurde die Auflésungsgrenze der DSA erreicht. Die
entsprechende Kapillarregion erschien partiell verschwommen. Einige Kortexregionen
(Abb. 11 b und c, S. 32, Pfeilspitzen) zeigten sich minderperfundiert.

Der Ein- sowie beginnende Ausstrom des Kontrastmittels ist farblich kodiert als
Ankunftszeitkarte abgebildet (Abb. 11 d, S. 32). Diese stellt den Einfluss des Kontrastmittels

beginnend ca. 9 s nach Beginn der Messungen dar.

Abbildung 11 DSA sowie Ankunftszeitkarte einer Niere

(a) Beginn des Kontrastmitteleinstroms in die Interlobararterien (Pfeile). (b) Zunehmende
Kontrastierung auch der Interlobulararterien und Kortexkapillaren. (c) Kontrastmittelnachweis auch in
den medullaren Kapillaren (Sterne). Es liel sich in (b) und (c) eine minderperfundierte Kortexregion
(Pfeilspitzen) abgrenzen. (d) Farblich kodierte Darstellung der Ankunftszeit des Kontrastmittelbolus mit
Beginn des Einstroms ca. 9 s nach Messbeginn.
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3.4.2. MRA

Auch mit der T2-gewichteten MRT und MRA konnten Gefal3struktur und ex vivo Perfusion
samtlicher untersuchter Nieren (n = 9) dargestellt werden. Beispielhaft abgebildet (Abb. 12,
S. 33) ist eines der Organe, das auch in der DSA vermessen wurde (s. Abb. 11, S. 32). Im
Gegensatz zur DSA erschienen die Gefalde in der MRA weniger scharf begrenzt. Es waren
lediglich Interlobar- und Interlobulararterien klar voneinander abgrenzbar. Die medullaren
Kapillaren erschienen in der MRA als verschwommene hyperintense Signalzonen
(Abb. 12 b, S.33, Sterne). Im Bereich des Kortex lie sich in der MRA kaum
Perfusionssignal abgrenzen (Abb. 12 ¢, S. 33, Pfeilspitzen). Die T2-gewichtete TSE-Sequenz
(Abb. 12 d, S.33) demonstrierte die Anatomie der Niere und stellte die Position von
Gefalen, Medulla und Kortex dar. In der Fusion der T2-gewichteten Daten mit der MRA
lieRen sich die perfundierten Areale eindeutig der entsprechenden Anatomie zuordnen
(Abb. 12 e, S. 33).

Die Ankunftszeit des Kontrastmittelbolus ist farblich kodiert abgebildet (Abb. 12 f, S. 33). Der

Boluseinstrom begann ca. 220 s nach Messbeginn.

Ankunftszeit [s]

Abbildung 12 MRA, T2-gewichtete MRT, MRT-MRA-Fusionsbild sowie Ankunftszeitkarte

Ex vivo Organperfusion in der MRA zu drei verschiedenen Zeitpunkten (a), (b) und (c). Es zeigte sich
die initiale Kontrastierung der Aa. interlobares (Pfeile) sowie die zunehmende Kontrastierung der
medullaren Kapillaren (Sterne). Der Nierenkortex kontrastierte sich kaum (c, Pfeilspitzen). (d) Hoch
aufgeldste anatomische Darstellung der Niere in der T2-gewichteten MRT mit markierten
Interlobararterien (Pfeile), Nierenmark (Sterne) sowie Nierenkortex (Pfeilspitzen). (e) Fusioniertes Bild
der T2-gewichteten Sequenz mit dem farblich abgebildeten Perfusionssignal aus der MRA. Die
Korrelation des Perfusionssignals zu den entsprechenden anatomischen Bereichen wurde deutlich.
(f) Ankunftszeitkarte mit farblich kodierter Darstellung der Ankunftszeit des Kontrastmittelbolus. Der
Einstrom begann ca. 220 s nach Messbeginn.
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3.4.3. MPI-Angiographien

Auch mit dem MPI gelang die Darstellung der Organperfusion sowie die Auflosung einzelner
GefalRe (Abb. 13 a, S. 34, Pfeile) innerhalb der Organe.

Erschienen die Gefalle bereits in der MRA weniger scharf begrenzt, so wurden sie im MPI
nochmals breiter und unschéarfer abgebildet. Uber den medulldren Kapillaren lieR sich
lediglich partiell Perfusionssignal nachweisen (Abb. 13 b, S. 34, Sterne). Vorhandenes
Perfusionssignal im medullaren Kapillarsystem erschien dabei ebenso wie in der MRA
unscharf. Im Bereich des Nierenkortex (Abb. 13 c, S. 34, Pfeilspitzen) zeigte sich allenfalls
minimales Tracerssignal. Aufgrund des limitierten MPI-FOV (Abb. 13 c, S. 34, roter Kasten)
waren Anteile des Nierenkortex zudem nicht miterfasst. Der farblich kodierte zeitliche
Einstrom des Kontrastmittelbolus verdeutlichte die Perfusion von zentral nach peripher im

MPI (Abb. 13 d, S. 34). Der Tracereinstrom begann ca. 10 s nach Messbeginn.

Ankunftszeit [s]

Abbildung 13 MPI-Angiographie, MPI-MRT-Fusionsbild und Ankunftszeitskarte

In den MPI-Bildern (a) und (b) ist der Tracereinstrom zu zwei verschiedenen Zeitpunkten dargestellt.
Das vertikale Mafl3 von 4 cm verdeutlicht die Hohe des MPI-FOV. (c) Mit der T2-gewichteten MRT
fusioniertes MPI-Signal. Das MPI-FOV ist durch den roten Kasten markiert. In Zusammenschau von
(b) und (c) lasst sich ein MPI-Signal in den Aa. interlobares (Pfeile) und im Nierenmark (Sterne)
nachweisen. Kein eindeutiger Nachweis eines MPI-Signals im Nierenkortex (Pfeilspitzen). (d) Die
Ankunftszeitkarte zeigt den Tracereinstrom ca. 10 s nach Messbeginn sowie den Verlauf von zentral
nach peripher Uber die Zeit.

3.5. Bild- und Datenanalysen

3.5.1. Numerische MRA- und MPI-GefalRanalyse

Die Anzahl der von beiden Radiologen gleichermalen identifizierten Gefalle betrug fur
samtliche in der MRA und im MPI dargestellten Organe n =171 in der MRA und n =47 im
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MPI. Die absolute Anzahl an gezahlten Gefallen je Technik und Organ ist in Abbildung 14
(S. 35) dargestellt. Die Anzahl der detektierten Gefalle variierte in der MRA zwischen den
Organen starker als im MPI. Der Median betrug 20 in der MRA und 5 im MPI. Im Schnitt
lieBen sich 33 % aller in der MRA detektierten Gefalle auch im MPI abgrenzen. Bei
getrennter Betrachtung der mit MM4 und Ferucarbotran als Tracer durchgefihrten MPI-

Angiographien, lieRen sich mit MM4 34 % aller in der MRA perfundierten Gefalie abgrenzen
und mit Ferucarbotran 31 %.
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Abbildung 14 Visuell ermittelte Anzahl an Gefalken in der MRA und im MPI

Aufgetragen sind die jeweils von beiden Auswertern gleichermallen identifizierten Gefélle je Organ in
der MRA und im MPI. Der Median ist als horizontale Linie eingetragen.

3.5.2. Kalkulierte Eisenpartikelkonzentration

Die Konzentration des Ferucarbotrans vor Injektion in das Perfusionssystem betrug
c(Fe) =500 mmol/l. Den beschriebenen quantitativen Zusammenhang angenommen
(s. 2.8.2. Kalkulierte Eisenpartikelkonzentration, S.29) ergab die Auswertung der
Eisenkonzentration in den definierten Regionen (ROIs) im Verlauf eines Gefaltes (Abb. 15 b,
S. 36, Kreise) zentral eine maximale Eisenkonzentration von c(Fe) = 126 mmol/l. Im Verlauf
zeigte sich die kalkulierte Konzentration abnehmend von c(Fe)=99 mmol/l auf
c(Fe) =63 mmol/l. Peripher, am Ubergang der kortikalen in die medulldren Kapillarsysteme,
wo kaum noch sichtbares MPI-Signal nachweisbar war, betrug die berechnete
Eisenkonzentration c(Fe) =31 mmol/l. Samtliche Konzentrationen lagen oberhalb der

Eisenkonzentration der extern angebrachten Markierungen von c(Fe) = 25 mmol/l (Abb. 15 c,
S. 36, horizontale Linie).
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Abbildung 15 Kalkulierte Eisenkonzentration im Gefaltverlauf von zentral nach peripher

(a) Fusion der T2-gewichteten MRT- und MPI-Daten einer Niere mit markierten MPI-FOV (roter
Rahmen). (b) Darstellung der Messregionen (Kreise) im Verlauf eines Gefalles von zentral nach
peripher. (c) Kalkulierte Eisenkonzentration in den Messregionen uber den zeitlichen Verlauf des
Experiments. Als Vergleichswert ist die bekannte Konzentration der von aulen auf das Organ
angebrachten Markierungen von c(Fe) = 25 mmol/l (horizontale Linie) aufgetragen.

3.6. GefaBverschluss im MPI

In einem Organ entstand zu Beginn der Messungen ein in der MRA und im MPI sichtbares,
einseitiges Perfusionsdefizit (Abb. 16, c und d, S. 36). Es lie} sich kein Perfusionssignal fur
die das Areal versorgende A. interlobares (Abb. 16, c und d, S. 36, Pfeile) nachweisen. Die
zugehorige Kortexregion zeigte sich in der T2-gewichteten MRT hypointens (Abb. 16,
cundd, S. 36, Pfeilspitzen). Die im Anschluss an die Messungen erfolgte Sektion zeigte

thrombotisches Material in der entsprechenden Interlobararterie.

MRA - T2w MRT - Fusion MPI - T2w MRT - Fusion

Intakte Perfusion

Nierenteilinfarkt

Abbildung 16 Niere ohne Gefalverschluss sowie Niere mit Verschluss einer Interlobararterie
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Links ist die Fusion der T2-gewichteten MRT (T2w MRT) mit der MRA dargestellt, rechts die Fusion
der T2-gewichteten MRT mit dem MPI. (a) und (b) Nachweisbares Perfusionssignal Uber den
Interlobararterien und peripher. (c) und (d) Uber einer Interlobararterie (weile Pfeile) sowie peripher
dieser lasst sich kein Perfusionssignal beobachten. Das zugehorige Kortexareal stellt sich in der T2-
gewichteten Sequenz hypointens dar (Pfeilspitzen).
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4. DISKUSSION

41. Exvivo Perfusionssystem

Das entwickelte ex vivo Perfusionssystem flr Schweinenieren zeigte sich geeignet
multimodale Angiographien in der DSA, der MRA und im MPI durchzufuhren.
Als Hauptvorteil des ex vivo Perfusionssystems ist dabei die Mdglichkeit anzusehen, dass
Organe menschlicher Grofle in Kleintierscannern dargestellt werden konnen. Bei der
Verwendung von ex vivo perfundierten Organen ist es Uberdies von Nutzen, Messungen
auBerhalb physiologischer Grenzwerte bei niedrigen Flussraten und niedrigem Blutdruck
durchfuhren zu konnen. Dies ermoglicht beispielsweise die Evaluation von
bewegungsempfindlichen neuen Bildgebungsmodalitdten oder Sequenzen. Ein weiterer
Vorteil ist, dass repetitive Messungen, ohne den Kreislauf, eine Narkose oder die
Strahlenexposition von Versuchstieren berlUcksichtigen zu missen, mdglich sind. Bei der
Verwendung von Schlachthoforganen kann darlber hinaus auf Tierversuche verzichtet
werden. Entsprechend werden keine Tierversuchsantrage benétigt. Dies ermdglicht
kostengiinstige Messungen ohne lange organisationsbedingte Vorlaufzeiten. Auch kdnnen
die Messungen von im Umgang mit Versuchstieren ungeschultem Personal durchgefihrt
werden.
Die Haupteinschrankung des Systems bestand in der limitierten maximal tolerierten
Flussrate, die deutlich unterhalb des physiologischen renalen Blutflusses von 500 bis
550 ml/min lag (Guerci et al. 2017). Weiterhin war der zeitliche Rahmen einer stabilen
Perfusion auf drei Stunden beschrankt. Es ist anzunehmen, dass dies auf der Spulung,
Kuhlung und Perfusion mit physiologischer Kochsalzlosung beruhte, da diese im Vergleich
zum Blut durch eine niedrigere Osmolaritat und einen niedrigeren kolloidosmotischen Druck
charakterisiert ist. Weiterhin enthalt physiologische Kochsalzlosung keine Puffersubstanzen
oder Energiesubstrate, um die Zellen unter ischamischen Bedingungen zu protegieren.
Beides begunstigt Organddeme, wie in der vorliegenden Arbeit durch die Gewichtszunahme
der Nieren beobachtet. Odeme bedingen wiederum steigenden Perfusionswiderstand und
niedrigere tolerierte Flussraten (Claesson-Welsh 2015). Fur zukunftige Studien kann die
Verwendung von HTK- oder UW-Ldsung, wie fir Leichenspenderorgane in der
Transplantationsmedizin empfohlen, erwogen werden (s. 1.3.1. Organkonservierung, S. 15)
(Rodriguez Faba et al. 2018). Diese verfugen uber Puffersubstanzen und Energiesubstrate
sowie konsekutiv héhere Osmolaritat (Franz KéHler Chemie Gmbh 2014, Bridge to Life Ltd.),
wodurch die Entstehung von Organdédemen vermindert wird. Die Verwendung von
oxygeniertem und dialysiertem Blut stellt eine weitere Alternative dar. In radiologischen
Studien wurde dies bisher jedoch nur verwendet, wenn die Zielsetzung der Studie die
Darstellung metabolischer Reaktionen im ex vivo Organ betraf (Renne et al. 2018) und der
physiologische Stoffwechsel erhalten werden musste. FUr ex vivo Angiographien mit dem
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Ziel der Gefalkdarstellung zur Evaluation neuer Bildgebungsmethoden, wie in der
vorliegenden Arbeit, erscheint die Verwendung von oxygeniertem und dialysiertem Blut
unverhaltnismalig kostenintensiv und aufwendig. Sollten Versuche von uber drei Stunden
Messdauer notwendig sein, kann die Fixierung der Organe in Formalin erwogen werden. So
sind fur die Bildgebung an fixierten Organen reproduzierbare Ergebnisse Uber ein Jahr nach
Organentnahme in der Literatur beschrieben (Haberland et al. 2009).

In der Planung weiterer Studien zu berlcksichtigen, ist Uberdies die deutliche Varianz der
renalen Gefaldversorgung, die sich auch in den enthommenen Nieren zeigte. Entsprechend
hoch ist die einzukalkulierende Anzahl an notwendigen Nephrektomien zur Gewinnung einer

ausreichenden Anzahl an Versuchsorganen.

4.2. Multimodale Angiographien

Mit der vorliegenden Arbeit wurde erstmals demonstriert, dass die Darstellung von
Organgefalen innerhalb von ex vivo perfundierten Schweinenieren, beispielhaft fir Organe
menschlicher GroRe, nicht nur in etablierten Techniken wie der DSA und der MRA sondern
auch mittels MPI-Angiographie mdglich ist. Da bislang im in vivo Kleintiermodell maximal
einzelne zufuhrende Organgefalle mittels MPI-Angiographie abgebildet werden konnten
(Kaul et al. 2017), ist dies ein Schritt hin zur Evaluation der humanen Anwendung von MPI-

Angiographien.

Fur samtliche, insbesondere die MPI-Angiographien, limitierend, ist jedoch das partiell
bereits in der DSA sowie progredient auch in der MRA und im MPI nicht abgebildete kortikale
Perfusionssignal. Als ursachlich kann eine progrediente Minderperfusion der Organe Uber
die Zeit, in erster Linie durch ein progredientes Gewebsddem, angenommen werden.
Weiterhin bedingt die VoxelgréRe im MPI von 3 x 3 x 2 mm? eine Schwachung des kapillaren
Perfusionssignals Uber Partialvolumeneffekte durch das umgebende keinen Tracer
enthaltene Gewebe. In der MRA ist der Einfluss des durch die Voxelgrélie von
0,78 x 0,78 x 1 mm® bedingten Partialvolumeneffekts auf die kortikale Signalintensitat als
geringer zu werten. Dies liegt neben der geringeren Voxelgrof3e darin begriindet, dass das
verwendete MRT-Kontrastmittel Gadodiamid im Gegensatz zu den MPI-Tracern MM4 und
Ferucarbotran in das Interstitium diffundiert, dieses also auch zur Signalgebung beitragt
(Aime und Caravan 2009). Das schwache periphere Signal im MPI konnte Uberdies auch
durch eine Signalgewichtung wahrend Rekonstruktion beeinflusst sein. So werden Voxel mit
schwachem MPI-Signal  gegenuber  Voxeln mit  starkem MPI-Signal im
Rekonstruktionsprozess bei Verwendung des Kaczmarz-Algorithmus benachteiligt
(s. 1.1.6. Vorteile und Limitationen des MPI, S. 11) (Kaul et al. 2019). Im rekonstruierten Bild

wurde ein moglicherweise vorhandenes schwaches kortikales Signal gegenuber dem Signal
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der Voxel, die grolRe Gefalke oder die auch in der DSA und der MRA stark perfundierten,
medullaren Kapillaren enthalten, eingeschrankt abgebildet.

Die Diskrepanz in der GefalRanzahl zwischen MRA und MPI wird primar durch die gegenuber
der MRA deutlich abfallende Ortsauflosung des MPI von 8 - 10 mm bedingt sein. Auch die im
Vergleich zur DSA verschwommene Darstellung der Kapillarsysteme in der MRA ist in erster
Linie durch die im Vergleich niedrigere Ortsauflosung der MRA von 1 mm gegeniber <1 mm
in der DSA bedingt. Zusatzlich kdnnten Signalabschwachungen durch Partialvolumeneffekte
und Signalgewichtung in der Rekonstruktion zu einer geringeren Anzahl an nachweisbaren
GefalRen im MPI beitragen.

Bezogen auf die Kalkulation der Eisenkonzentration Uber die MPI-Signalstarke ist der Effekt
einer mdglichen Signalgewichtung wahrend der Rekonstruktion ebenfalls zu diskutieren. Die
Benachteiligung schwacher MPI-Signale in Nachbarschaft von starken MPI-Signalen betrafe
auch die ex vivo perfundierten Nieren, die unterschiedlichen Signalintensitaten zentral und
peripher aufweisen. Das rekonstruierte MPI-Signal ware in diesem Fall nicht verlasslich
quantitativ zur tatsachlichen Eisenkonzentration in den Messregionen. Die kalkulierten
Eisenkonzentration sind entsprechend weniger als absolute Werte vielmehr als orientierende
Angaben einzuschatzen.

In der Zusammenschau verdeutlichen die Ergebnisse, weshalb die DSA unverandert als
Goldstandard der Angiographie gilt, die MRA als geeignete Alternative flr nicht invasive
dreidimensionale Angiographien und die MPI-Angiographie als prinzipiell vielversprechende

sich jedoch noch in Entwicklung befindliche, praklinische Methode.

4.3. Limitationen

Als Limitation der Studienplanung ist die Anzahl der gescannten Organe von n=9 zu
nennen. Die Validitat der Ergebnisse stiege bei einer hoheren Anzahl an Messorganen. Fur
die durchgeflhrte Auszahlung der sichtbaren Gefalke in der MRA und im MPI war eine
statistische Analyse der Ergebnisse fir die vorliegende Versuchsanzahl und bei nicht
normalverteilten Daten nicht moglich. Dies galt entsprechend insbesondere auch fur die
Untergruppen der mit MM4 und mit Ferucarbotran perfundierten Organe.

Der Fokus in der Studienplanung lag auf den beiden dreidimensionalen und somit
unmittelbar vergleichbaren Angiographieverfahren MRA und MPI. Die DSA als lediglich
zweidimensionale, jedoch hochauflosende Bildgebung trug erganzende Informationen zum
Gefallsystem, insbesondere auf Kapillarniveau bei. Nachdem sich in den beiden in der DSA
gescannten Organen ein intaktes GefalRsystem nach Schlachtung, Lagerung und unter der
ex vivo Perfusion gezeigt hatte, wurde auf die Abbildung weiterer Organe in der DSA
verzichtet, um die mit steigenden Zellddemen einhergehende Dauer der Perfusionszeit nicht

zu verlangern.
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Die in der MRA gegenuber der DSA und dem MPI niedriger gewahlte Flussrate, ist ebenfalls
als Einschrankung der Vergleichbarkeit zu betrachten. Hintergrund war die gewunschte hohe
ortliche und konsekutiv niedrige zeitliche Auflosung von 12,4 s in der MRA, in der dennoch
der Ein- und Ausstrom des Kontrastmittels in Ganze dargestellt werden sollte. Fur weitere
Studien beispielsweise zur genaueren Analyse von Flussprofilen oder Flussraten sollte die
Flussrate jedoch in allen untersuchten Modalitaten identisch gewahlt werden. Je nach
Zielsetzung ware die Flussrate im MPI und in der DSA niedriger zu wahlen oder die zeitliche
Auflésung in der MRA, gegebenenfalls auch auf Kosten eines Verlusts an ortlicher
Auflésung, anzupassen.

Bei den kauflich erhaltlichen und entsprechend in der vorliegenden Arbeit verwendeten MPI-
Tracern Ferucarbotran und MM4 handelt es sich um fur die MRT beziehungsweise nicht
spezifisch fur das MPI entwickelte Kontrastmittel. Bei der Verwendung von aktuell noch nicht
kauflich erhaltlichen, spezifisch flir das MPI entwickelten Tracern, wéare eine um das zwei-
bis sechsfache hdhere 6rtliche Auflésung gegeniber Ferucarbotran zu erwarten (Ferguson
et al. 2013, Ziemian et al. 2018).

Die Abbildung des Gefalverschlusses in einem Organ ist als exemplarisch zu werten.

Die fehlende histopathologische Aufarbeitung der Organe ist ebenfalls als Einschrankung der
Methodik zu nennen. Auf diese wurde verzichtet, da kein unmittelbarer Einfluss auf die
Zielsetzung der Studie, die Abbildung der Organperfusion im ex vivo Modell im MPI im
Vergleich zu etablierten angiographischen Methoden, bestand. Die Quantifizierung eines
Organ6dems unter der ex vivo Perfusion sowie die Identifizierung von ischamischen
Organarealen koénnte jedoch durch eine histopathologische Aufarbeitung zusatzlich validiert

werden.

4.4. Schlussfolgerungen

Das entwickelte ex vivo Perfusionssystem fur Schweinenieren ist fur Messungen in der DSA,
in der MRA und im MPI geeignet. Weiterentwicklungspotential des Perfusionssystems
besteht darin, zuklnftig auch physiologische Flussraten ex vivo aufrecht zu erhalten und die
kortikale kapillare Nierenperfusion Uber die Messungen hinweg zu erhalten.

Trotz der bestehenden Einschrankungen des Modells, kann dieses dazu verwendet werden,
die Perfusion in Organen menschlichen Malistabs in Kleintierscannern abzubilden. Dies ist
insbesondere relevant solange keine MPI-Scanner mit geeigneter Dimensionierung fur in
vivo Angiographien von Lebewesen humanen Malistabs zur Verfugung stehen. Somit kann
das vorgestellte Perfusionssystem dazu dienen, das Potential von humanen MPI-
Angiographien abzuschatzen. Die Ergebnisse der MPI-Angiographien kénnen aufgrund der

intermodalen Kompatibilitat des Systems mittels MRA verifiziert werden.
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Die Gefalidarstellung im MPI ist fur Organe im Malstab der ex vivo perfundierten
Schweinenieren trotz limitierter Ortlicher Auflosung mdoglich. Zudem lassen sich
unterschiedliche MPI-Tracer anhand der Organe und des vorgestellten Perfusionsmodells

evaluieren.

Dass sich im Vergleich zu etablierten Bildgebungsmethoden wie der DSA und der MRA im
MPI deutlich weniger GefalRe abgrenzen lieRen, verdeutlicht jedoch die Notwendigkeit der
Weiterentwicklung des MPI und der verwendeten Tracer vor der Translation in die humane
Anwendung in der Klinik. So sollten insbesondere die Ortsauflésung, das Messvolumen und
die Sensitivitat gesteigert werden. Auch die Rekonstruktionsalgorithmen muissen
weiterentwickelt werden, um zukinftig auch Areale mit geringerem Tracersignal adaquat
abzubilden und die Verlasslichkeit quantitativer Analysen zu gewahrleisten. Gelange es,
diese aktuellen Limitationen zu Gberwinden, verspricht das MPI mit seiner dreidimensionalen
hohen zeitlichen Auflésung und der prinzipiellen Moéglichkeit zur Eisenquantifizierung der
SPIONs, die diagnostische und interventionelle, minimalinvasive Angiographie

voranzutreiben.

4.5. Wissenschaftlicher Ausblick

Mit der vorliegenden Arbeit wurde die Basis fur weiterfUhrende Studien zur Evaluation von
MPI-Angiographien in Organen menschlichen Malistabes gelegt. Dies betrifft MPI-Tracer, die
Abbildung von Gefallverschlissen und Stenosen sowie Uber die erfolgten Versuche
hinausgehende Forschungsthemen wie die Erweiterung des MPI-FOV oder angiographische

Interventionen im MPI.

So konnen im Perfusionsmodell wie demonstriert unterschiedliche MPI-Tracer evaluiert
werden. Neu entwickelte spezifische MPI-Tracer, die Ublicherweise initial im MPS und in vitro
getestet werden (Ferguson et al. 2013, Ziemian et al. 2018), kdnnten somit auch ex vivo im
Organmodell erprobt werden. Dies bietet gegenuber in vitro Gefallphantomen eine
realistische Gefalarchitektur und gegenuber in vivo Messungen die Mdaglichkeit zu
unlimitierter Tracerdosierung und exakter Reproduktion der Messungen.

Die Darstellung von Gefaldverschlissen und die Rekanalisation von Gefalien, die bisher
lediglich am in vitro Gefaliphantom erfolgte (Salamon et al. 2016, Herz et al. 2018), stellt ein
weiteres Einsatzgebiet des ex vivo Perfusionsmodells dar. Ein klnstlich generierter
Stenosegrad konnte — Rekonstruktionsalgorithmen ohne Signalgewichtung unterschiedlicher
MPI-Konzentrationen vorausgesetzt — mit der MPI-Signalstarke Kkorreliert werden
(s. 3.5.2. Kalkulierte Eisenpartikelkonzentration, S. 35). Bei bekanntem Stenosegrad koénnte
so gepruft werden, ob die als mogliches Anwendungsgebiet des MPI genannte

Stenosequantifizierung anhand der Starke des MPI-Signals praktisch umzusetzen ist (Knopp
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et al. 2017). Aufgrund der intermodalen Kompatibilitdt des Modells kdnnte ferner geprift
werden, ob Stenosen im MPI im Vergleich zur DSA oder zur MRA Kkorrekt ein-, Uber- oder
unterschatzt werden. So ist in Hinblick auf andere Modalitaten beispielsweise fur die DCE-
Sequenz eine tendenzielle Uberschatzung des Stenosegrades gegeniiber der DSA fir

moderate Stenosen beschrieben (Townsend et al. 2003, Nonent et al. 2011).

Bezogen auf die durch den Selektionsfeldgradienten beeinflusste, eingeschrankte
Ortsauflésung im MPI und die limitierte Grofle des MPI-FOV, kann das ex vivo
Perfusionssystem dazu dienen, die Verwendung von Fokusfeldern und des Multipatchmodus
fur Angiographien zu evaluieren. Im Multipatchmodus werden mehrere kleine Patches des
Gesamt-FOV nacheinander jeweils mit hohem Selektionsfeldgradienten vermessen.
Insgesamt kann somit ein groReres FOV mit hoherer Ortsaufldsung abgebildet werden
(s. 1.1.3. Erweiterung des Messvolumens, S. 7). Jedoch sinkt mit der Anzahl der Patches die
zeitliche Auflésung. Mit Hilfe des ex vivo Organmodells kdnnte eine geeignete Balance
zwischen zeitlicher Auflosung und Grofie des FOV eruiert werden, um den Tracerdurchfluss
in allen relevanten GefalRarealen eines Organs menschlichen MafRstabs in Echtzeit
abzubilden.

Weiterhin sind auch Versuche zur Evaluation interventioneller Angiographien im MPl am ex
vivo Perfusionsphantom denkbar. So wurde flr Interventionen im MPI die Technik des
Spektralen MPI beschrieben (Rahmer et al. 2015). Im Spektralen MPI wird das Tracersignal
im Blutpool und das Signal der mit Tracer beschichteten angiographischen Instrumente
farblich differenziert dargestellt (s. 1.1.6. Vorteile und Limitationen des MPI, S.11). Die
Verwendung des Spektralen MPI fur interventionelle Angiographien ist aktuell jedoch
ausschliel3lich am in vitro Gefallphantom exemplarisch demonstriert worden (Rahmer et al.
2015, Haegele et al. 2016, Rahmer et al. 2017). Dies konnte am ex vivo Organmodell, als
einem der naturlichen Morphologie ahnelndem Modell, weiter untersucht werden. Ebenfalls
bisher lediglich am in vitro Phantom demonstriert wurde die Steuerung magnetischen
Materials, wie von Interventionskathetern, durch die MPI-Magnetfelder (Rahmer et al. 2017).
Ob dies im tatsachlichen Gefallsystem einsetzbar ist und Vorteile wie beispielsweise eine
Verkurzung der Eingriffszeit oder erleichterte Kanulierung bei steilen Gefal3winkeln fur die

MPI-Angiographie bietet, kdnnte am Organmodell realistischer und repetitiv eruiert werden.

43



5. ZUSAMMENFASSUNG

Einleitung: Das MPI ist eine strahlenfreie Bildgebungsmethode, die aufgrund hoher
zeitlicher Auflésung und dreidimensionaler Abbildung des Untersuchungsvolumens als
vielversprechend flr Angiographien und endovaskulare Interventionen gilt. Bisher wurden
jedoch noch keine Gefalde innerhalb eines Organs mittels MPI dargestellt. Dies liegt daran,
dass die Ortsauflosung der vorhandenen, fur Angiographien geeigneten, praklinischen MPI-
Scanner fiur Kleintierorgangefal’e zu gering ist und die Scanner zu klein fur Tiere grolReren
Malstabes oder Menschen sind.

Zielsetzung: Ziel der vorliegenden Arbeit war es, ein multimodales, fur die DSA, fur die MRT
und far das MPI kompatibles Perfusionssystem zur ex vivo Perfusion von Schweinenieren zu
entwickeln, um mit den vorhandenen MPI-Scannern Angiographien innerhalb eines Organs
menschlicher GroRe durchzufuhren. Die MPI-Angiographien sollte mit der MRA als
etablierter ebenfalls dreidimensionaler angiographischer Bildgebungstechnik verglichen
werden.

Material und Methoden: Es wurde ein flr alle Techniken kompatibles ex vivo
Perfusionssystem fir Schweinenieren entwickelt und anhand von zehn Nieren evaluiert.
Neun weitere Nieren wurden mittels der beiden dreidimensionalen Bildgebungsmodalitaten
MRA und MPI abgebildet. Zwei dieser Nieren wurden zusatzlich auch in der DSA dargestellt,
um exemplarisch den Erhalt des Gefél3systems unter der ex vivo Perfusion zu prifen. Im
MPI wurden zwei unterschiedliche Tracer evaluiert. Die Anzahl an sichtbaren Organgefal3en
in der MR- im Vergleich zur MPI-Angiographie wurde von zwei Beobachtern bestimmt. Die
zum MPI-Signal potenziell quantitative Eisenkonzentration der MPI-Tracer innerhalb des
Verlaufs eines Organgefales wurde kalkuliert.

Ergebnisse: Das entwickelte Modell erlaubte die stabile ex vivo Perfusion von
Schweinenieren fur bis zu drei Stunden. Mittels DSA konnte demonstriert werden, dass sich
das Gefaldsystem unter der ex vivo Perfusion weitestgehend erhalten zeigte. Neben der DSA
und der MRA gelang erstmals auch im MPI die Abbildung einzelner Organgefalle. Dabei
bildete das MPI in etwa ein Drittel der in der MRA sichtbaren Gefale ab. Es zeigte sich keine
relevante Differenz in der Gefal3darstellung zwischen beiden evaluierten MPI-Tracern. Die
Quantifizierung der Eisendistribution im Organ sowie die Darstellung eines akzidentellen
Gefalverschlusses im MPI war prinzipiell mdglich.

Schlussfolgerung: Das vorgestellte ex vivo Organperfusionssystem erlaubt die
Untersuchung von Schweinenieren als Beispiel fur Organe humaner Grof3e im MPI trotz
bestehender Restriktionen der flr Angiographien geeigneten, verfugbaren MPI-Scanner.
Dadurch kann das Potential des MPI fur humane Angiographien evaluiert werden. Konkret

sind unter anderem die Evaluation von MPI-Tracern, die prinzipielle Eisenquantifizierung der
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injizierten Tracer und die Darstellung von Gefalverschlissen innerhalb eines Organs im MPI

moglich.

Introduction: MPI is a promising radiation-free imaging technique for angiography and
endovascular interventions due to its ability to produce three-dimensional, high temporal
resolution images. At this time, however, MPI is not being used to image the vasculature of
specific organs. This is due to the fact that the only MPI scanners currently available are
employed in the pre-clinical setting, in conjunction with small-animal models; the spatial
resolution of such scanners is not yet sufficient for larger animal or human models.

Purpose: To develop an ex vivo perfusion system compatible to the available MPI scanners,
DSA, and MRA on a porcine kidney model, as an organ system similar in size to its human
counterpart, and to compare the results of the MPI to MRA, as established three-dimensional
angiographic imaging technique.

Material and Method: A DSA, MRA and MPI compatible ex vivo perfusion system was
developed for porcine kidneys and evaluated in ten kidneys. Following preliminary evaluation
of the perfusion system, nine further kidneys were imaged with both MRA and MPI as three-
dimensional imaging methods. Two of these were also imaged with DSA, as high spatial
resolution imaging method, to verify the presence of intact renal capillary systems during ex
vivo perfusion. For MPI, two different tracers were evaluated. The number of visible organ
vessels in MRA and MPI were determined by two observers and the two techniques were
compared. As the MPI signal is potentially able to quantify the iron concentration of the
injected MPI tracers, the iron concentration within an organ vessel was calculated.

Results: The developed perfusion system allowed for the stable ex vivo perfusion of porcine
kidneys for up to three hours. The overall intact capillary structure of the ex vivo-perfused
kidneys was demonstrated by DSA. Imaging of organ vessels was not only feasible with DSA
and MRA, but also with MPI. The comparison of both three-dimensional imaging techniques
found that MPI was able to capture approximately one third of the organ vessels visualized
by MRA. There was no relevant difference between the MPI tracers with regards to the
number of displayed vessels. Quantification of iron distribution was also feasible.
Furthermore, vascular occlusion, accidentally occurring in one organ, could depicted by MPI.
Conclusion: An ex vivo organ perfusion system is presented that allows for the examination
of porcine kidney vessel perfusion with the use of the currently available small-animal MPI
scanners. Due to their similarity in size to human kidneys, the potential for MPI-based
angiography in patients can thus be evaluated. This includes in particular the evaluation of
MPI tracers, the quantification of organ iron concentration, as well as the imaging of vascular

occlusions.
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6. ABKURZUNGSVERZEICHNIS

A.
Aa.
AMP
ATP
DCE
DSA
fE
FFP
FOV
HTK-LAsung
ebd.
MPS
MRA
MRT
PNS
RES
ROI
S.

S.
SAR
SNR
mTHo
MoT/m

TSE-Sequenz

TR
UW-Ldsung

Arteria, lateinisch fur Arterie

Arteriae, lateinisch fur Arterien
Adenosinmonophosphat

Adenosintriphosphat

Dynamische kontrastmittelverstarkte Sequenz
Digitale Subtraktionsangiographie
Anregungsfeldfrequenz

Feldfreier Punkt

Field of view = Messfeld
Histidin-Tryptophan-Ketoglutarat Praservationsldésung
ebendort, als Verweis auf die vorherige Quellenangabe
Magnetisches Partikelspektrometer
Magnetresonanzangiographie
Magnetresonanztomographie

Periphere Nervenstimulation

Retikuloendotheliales System

Region of Interest, englisch fur Messregion

siehe

Seite

Spezifische Absorbtionsrate

Signal-to-noise ratio, englisch fiir Signal-Rausch-Verhaltnis
Mikrotesla

Mikrotesla pro Meter

Turbo-Spin-Echo-Sequenz

Repetitionszeit

University of Wisconsin Praservationslosung
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