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Bildgebung magnetischer Nanopartikel basierend auf Magnetrelaxo-
metrie mit sequentieller Aktivierung inhomogener Anregungsfelder
Imaging of magnetic nanoparticles based on magnetorelaxometry with
sequential activation of inhomogeneous magnetization fields
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Kurzfassung

Magnetrelaxometrie (MRX) ist eine spezifische Messmethode zur Detektion des Zerfalls der Magnetisierung eines En-
sembles von Nanopartikeln, nachdem ein Magnetisierungsfeld abgeschaltet wurde. Als Sensoren fir MRX konnen
hochempfindliche supraleitende Quanteninterferometer (SQUIDs) verwendet werden.

Wir prisentieren ein Konzept, wie quantitative dreidimensionale Bilder der Verteilung magnetischer Nanopartikel in
biologischem Gewebe durch die Kombination der SQUID-Messtechnik mit multiplen rdumlich inhomogenen Magneti-
sierungsfeldern erzielt werden konnen. Das inverse Problem der Bildrekonstruktion wird durch die Kombination der
unterschiedlichen Magnetisierungsfelder stabilisiert. Als Beispiel wurde ein Shepp-Logan-Phantom mit 4096 Voxeln
und 10x10x10 cm® Volumen bei einem Signal-zu-Rausch-Verhiltnis von 250 numerisch rekonstruiert.

Abstract

In magnetorelaxometry (MRX), the specific magnetization decay of superparamagnetic nanoparticles after switching
off a large magnetization field is detected using superconducting quantum interference devices (SQUIDs). We present a
concept how quantitative 3D images of the magnetic nanoparticle distribution in biological tissue can be obtained by
combining MRX measurements using multichannel SQUID systems with sequential activation of spatially inhomoge-
neous magnetization fields. The inverse problem of the image reconstruction is stabilized by the combination of spa-
tially inhomogeneous magnetization fields. As an example, we demonstrate the numeric reconstruction of a Shepp-
Logan phantom with 4096 voxels in a 10x10x10cm’ volume under the assumption of a signal to noise ratio of 250.

1 Einleitung einer quantitativen dreidimensionalen Bildgebung fiir

magnetische Nanopartikel demonstriert.
Superparamagnetische Nanopartikel (MNP) werden in

vielen biomedizinischen Bereichen angewendet, z.B. als 1.1 Hintergrund
Kontrastmittel in der MRT, als Arzneistofftrager im Mag-
netischen Drug Targeting oder als smarte Sonden, die
spezifisch an Viren, Tumorzellen oder entziindetes Ge-
webe anbinden[1]. Die quantitative Kenntnis der MNP-
Verteilung im biologischen Gewebe ist Voraussetzung fiir
ihre sichere und effiziente biomedizinische Anwendung.
Als Messmethoden haben z.B. MRT([2,3], rontgenbasierte
Computertomographie[4] und ex-vivo MRX][5] Verwen-
dung gefunden.

In letzter Zeit wurde das Magnetic Particle Imaging (MPI)
als Methode zur Visualisierung von magnetischen Nano-
partikeln vorangetrieben[6]. Andererseits existieren schon
seit lingerem Konzepte fiir eine magnetische Suszeptibili-
tatstomographie[7,8].

In diesem Beitrag erweitern wir das Konzept der magneti-
schen Suszeptibilititstomographie und kombinieren es
mit den spezifischen Detektionsmoglichkeiten der MRX.
Mit einer numerischen Simulation wird die Machbarkeit

In der MRX wird zunichst ein konstantes Magnetisie-
rungsfeld angelegt, das die Momente der einzelnen MNP
ausrichtet und so ein makroskopisches magnetisches
Moment erzeugt[9]. Kurz nach dem Abschalten des Mag-
netisierungsfeldes misst ein SQUID den Zerfall der Ge-
samtmagnetisierung aufgrund Néelscher und Brownscher
Rotation der magnetischen Momente der einzelnen MNP.
Die Amplitude des MRX-Signals ist direkt proportional
zum Nanopartikelgehalt der Probe.

Das Zerfallssignal ist spezifisch fiir magnetische Nano-
partikel und die Hintergrundsignale von organischem Ma-
terial oder Gewebe sind vernachldssigbar. MRX mit ho-
mogenem Anregungsfeld wurde deshalb bereits zur Quan-
tifizierung des MNP-Gehalts von ausgedehnten biologi-
schen Gewebeproben verwendet[5,10,11]. Mit der Losung
des inversen Problems kann die Verteilung der MNP im
Gewebe aus Mehrkanal-MRX-Daten abgeschitzt wer-
den[12]. Da es sich jedoch um ein schlechtgestelltes in-
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verses Problem handelt, konnten mit geeigneten Randbe-
dingungen  bisher nur zweidimensionale = MNP-
Verteilungen rekonstruiert werden[12,13]. In diesem Bei-
trag prédsentieren wir eine Methode zur Rekonstruktion
dreidimensionaler MNP-Verteilungen, bei der die Prinzi-
pien der magnetischen Suszeptibilititstomographie[7,8]
rigoros angewendet und mit den spezifischen Detekti-
onsmoglichkeiten der MRX kombiniert werden.

2 Methodik

2.1

Der prinzipielle Messaufbau ist in Bild 1 skizziert.

Versuchsanordnung

sSQuIb
Sensoren

Magnetisierungs-
spulen
{beispielhaft)

Messobjekt

Bild 1 Prinzipieller Messaufbau fiir ein Bildgebungssys-
tem fiir magnetische Nanopartikel.

Um ein Messobjekt mit unbekannter inhomogener Sus-
zeptibilitdt werden mehrere Magnetisierungsspulen ange-
ordnet. Die Spulen konnen einzeln oder in Kombination
angeschaltet werden, dabei erzeugen sie jedesmal ein spe-
zielles Magnetisierungsfeldprofil H=(H,,H,,H,) an jedem
Ort r innerhalb der Probe.

2.2 Vorwiartsmodell

Das Magnetisierungsfeld wird durch Addition der Feld-
beitridge einer geniigend groflen Anzahl (z.B. >30 pro
Windung einer Spule) von stromtragenden Linienelemen-
ten modelliert, die insgesamt die aktive Feldspulen-
anordnung reprédsentieren. Der Strom [ in einem
Liniensegment (a,b) generiert ein Magnetfeld[14]
H(ro) (@ py=-I((r1#12)rX12)/ (470101121 12411 °T2)) it ry=a-ro,
r,=b-r), r;=Ir|| und r,=Ir,|. Das Probenvolumen wird in N,
Voxeln diskretisiert, wobei das magnetische Moment ei-
nes Voxels am Voxelmittelpunkt r, zentriert wird. Zur
Erlduterung des Prinzips der Bildgebung wird zunéchst
ein identischer Durchmesser fiir alle Nanopartikel ange-
nommen.

Das magnetische Moment m, eines Voxels, der fiir genii-
gend lange Zeit dem kleinen Magnetisierungsfeld H(r,)
ausgesetzt war, ist durch eine lineare Approximation der
Langevinfunktion als my(r,) = VyxH@,) =
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VVNP].LZH(rO)BkBT gegeben, wobei y die isotrope magne-

tische Volumensuszeptibilitit, N, die lokale Konzentrati-

on der Nanopartikel, V, das Voxelvolumen, |l das magne-

tische Moment eines Nanopartikels ausgedriickt in Ein-

heiten des Bohrschen Magnetons g, kg die Boltzmann-

konstante und T die Temperatur bezeichnet.

Wie hinldnglich bekannt ist, erzeugt ein magnetisches

Moment mg am Ort ry eine von einem SQUID am Ort rg

messbare Magnetfeldkomponente B die durch B(rs)=

n (u0(47t)'1 (B(mgr)r r° - myr)) modelliert wird, wobei

r=rs-ry, r=Irl und n der Normalenvektor der Flussschleife

des SQUIDs ist.

Die Kombination der vorigen Gleichungen ergibt

B=c(n'(3r” r'r — r’Ey)) + H(ry) N, wobei E; die 3x3

Einheitsmatrix, r' der transponierte Vektor r und

c=ly pzvv / 127kgT ist. Somit ist die Relaxationsamplitu-

de von B direkt proportional zu N, dem einzigen unbe-

kannten Parameter. Der Ausdruck L= c(n"(3r” r'r-r°E;))

« H(ry) wird {iiblicherweise als Sensitivitidt des Messauf-

baus gegeniiber N, bezeichnet, er kann a priori berechnet

werden. Es ist zu bemerken, dass es sich im Gegensatz zu

anderen magnetischen Inversionstechniken bei B, L und

N, um skalare GroBen handelt.

Das Gesamtsignal in einem SQUID ergibt sich als Uberla-
gerung der Feldbeitrige von allen Voxeln zu B=L-N,, wo-
bei der Vektor L die Sensititivititen des Aufbaus gegen-
iiber allen Voxeln enthilt.

2.3 Rekonstruktion

Fiir eine erfolgreiche Rekonstruktion von N, muss eine
groBere Anzahl von Signalen B gemessen werden, und
zwar jedes Mal mit einer linear unabhingigen Realisie-
rung von L. Eine nihere Betrachtung von L ergibt die
folgenden Moglichkeiten:

1. Durch Drehung des SQUIDs wird n verédndert und so-
mit eine andere Komponente des B-Feldes gemessen.

2. Durch eine andere Platzierung des SQUIDs relativ zur
Probe verédndert man r.

3. Die rdumliche Konfiguration des Magnetisierungsfel-
des H(ry) kann im Probenvolumen verindert werden.

Die erste und die zweite MaBBnahme werden durch se-
quentielle Einzelmessungen mit K unterschiedlichen Po-
sitionen des SQUIDs relativ zu Probe oder durch die
Verwendung eines Mehrkanalsystems mit K Sensoren er-
reicht. Der dritte Punkt wird durch sequentielle Messun-
gen mit unterschiedlichen Magnetisierungsspulen oder
Spulenkombinationen ausgefiihrt, die jedes Mal ein unter-
schiedliches und inhomogenes Magnetisierungsfeld H(r,)
tiber das Probenvolumen erzeugen. Alle drei Malnahmen
konnen kombiniert werden, um genug unabhidngige In-
formation zur Rekonstruktion der N, zu gewinnen.
Insgesamt erhdlt man damit eine Systemgleichung
B=L(N,, wobei der Vektor B aus KN Elementen besteht
und sdmtliche Relaxationsamplituden enthilt. L bezeich-
net die Sensitivitdtsmatrix des Systems von der Grofie N,
x KN. Die Systemgleichung wird mit iiblichen linearen
Inversionstechniken gelost[15], wobei das Funktional
A’=IILN, -B,/I* +AIN,IP minimiert wird. Hierbei be-
zeichnet B, den Vektor der Messwerte und A den Tikho-
nov-Regularisierungsfaktor. Das Abbild der Nanoparti-
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kelkonzentration wird mit Np=(LSTLS+kE)'1LSTBm rekon-
struiert.

3 Resultate

Die Leistungsfihigkeit der Methode wird hier numerisch
durch die Rekonstruktion eines  Shepp-Logan-
Phantoms[16] demonstriert. Dieses Phantom besteht aus
unterschiedlichen Ellipsoiden und wird hiufig bei der
Uberpriifung tomographischer Methoden verwendet. In
einem Volumen von 10x10x10 cm® wurde das Phantom
mit 16x16x16 Voxeln diskretisiert. 85 Magnetisierungs-
spulen (10 mm Durchmesser, lmm Hohe) wurden im Ab-
stand von 10 mm (Spulenmitte) von der Oberfliche des
Phantomwiirfels platziert. Jede Spule wurde mit dem
gleichen Strom betrieben. Die detaillierten Positionen
sind in Tabelle 1 angegeben. Die Oberfliche des Phan-
tomwiirfels war 40 mm vom dichtesten SQUID-Sensor
entfernt, um die Kilteisolierung eines realen Systems ein-
zubeziehen.

Ort # Spulen Orientierung Abstand im
(Wiir- (Ldngsach- der Spulenach- | Spulengitter
felseite) | se in Xx,y,z) se zur Oberfld-
che
oben - senkrecht 60 mm
(9 Spulen)
unten 4,49 parallel 70 mm und
(4 Spulen) 50 mm
links 9,44
rechts 9,44
vorne 4,94 Die Spulengitter sind parallel
hinten 494 zur Wiirfeloberflidche in
10 mm Abstand zentriert.

Tabelle 1 Geometrische Parameter der Anordnung der 85
Spulen.

Alle geometrischen Bedingungen sind somit in einem
praktischen Aufbau auch realisierbar. Jede der 85 Spulen
wurde separat eingeschaltet und das resultierende Feld in
einem Mehrkanal-SQUID-System[17] berechnet. Dabei
wurden 49 Kanile fiir B, und 6 Kanile fiir Kombinatio-
nen von B, und By verwendet. Die Sensoren sind gleich-
méBig auf einer kreisformigen Flidche von etwa 200 mm
Durchmesser verteilt. Die Standardabweichung oy aller
vorwirts berechneten Feldwerte wurde bestimmt. Danach
wurde dem vorwirts berechneten Feld mittelwertfreies
normalverteiltes Rauschen mit einer Standardabweichung
von 6y=0.004*cp hinzugefiigt. Dies entspricht einem rea-
listischen Signal-zu-Rauschverhiltnis von 250.

X X-1-1-1 I-7-F 3

*000000

*T000008 R « ‘
Bild 2 Bildgebung am Shepp-Logan Phantom: Oben: O-
riginal. Mitte (Unten): Rekonstruktion ohne (mit) Rau-
schen. Jede Zeile besteht aus 16 Einzelbildern mit 16x16
Pixeln.
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Zur Rekonstruktion wurde die Sensitivititsmatrix von
4096 x 5610 Elementen mit Hilfe der Gauf3’schen Elimi-
nationsmethode invertiert.

Der Tikhonovfaktor A lag bei 0.01. Das Original sowie
die rekonstruierten Bilder ohne und mit Rauscheinfluss
sind in Bild 2 dargestellt. Die Korrelation zwischen den
Originalwerten der Nanopartikelkonzentration und den
rekonstruierten Werten betrug ohne Rauschen 0.95 und
mit Rauschen 0.86.

Eine Abschitzung ergab, dass bei Verwendung einer iibli-
chen Nanopartikelformulierung wie Resovist® in der
Ausgangskonzentration eine maximale Magnetisierungs-
feldstirke von etwa 50 puT im Probenvolumen zu einer
gemessenen Maximalamplitude von etwa 3nT fiihren
wiirde und damit zur Erzielung des simulierten Signal-zu-
Rausch-Verhiltnisses ausreichend ist. Dies ist durchaus
realistisch zu erreichen.

4 Diskussion

Es ist zu bemerken, dass die gewihlte Spulenkonfigurati-
on in keiner Weise fiir das Problem optimiert ist und viel
Raum fiir Verbesserungen bietet. Dies konnte z.B. durch
Anderung der Anzahl, Ausrichtung und Anordnung der
Spulen, durch die gleichzeitige Aktivierung mehrerer
Spulen oder durch Variation des Spulenstroms in den ver-
schiedenen Spulen erreicht werden.

Die vorgeschlagene Methode kommt im Vergleich zum
MPI[6] mit wesentlich kleineren Anregungsfeldern aus,
was fiir eine spitere Anwendung vorteilhaft ist. Prinzipiell
werden hier im Unterschied zu MPI Signale aus allen Vo-
xeln detektiert, unabhéingig von einem rdumlichen Gra-
dienten der Nanopartikelverteilung.

Einen wichtigen Vorteil im Vergleich zu den MRT-
basierten Methoden stellt das Fehlen eines storenden Un-
tergrundsignals vom diamagnetischen Gewebe dar.

Ein Nachteil der Methode ist die notwendige relativ lange
Messdauer fiir die Relaxationsamplitude (ca. 1 s), die es
momentan nicht gestatten wiirde, Bilder in Echtzeit zu
rekonstruieren.

Nichste Arbeitsschritte werden die Optimierung der Kon-
figuration und die experimentelle Validierung des vorge-
schlagenen Konzepts umfassen.

5 Zusammenfassung

Es wurde ein Konzept prisentiert, wie quantitative drei-
dimensionale Bilder der Verteilung magnetischer Nano-
partikel in einem Volumen durch die Kombination der
SQUID-Messtechnik mit multiplen rdumlich inhomoge-
nen Magnetisierungsfeldern erzielt werden konnen. Die
Bildrekonstruktion wurde numerisch am Beispiel eines
Shepp-Logan-Phantoms  mit 4096  Voxeln und
10x10x10 cm’ Volumen bei einem Signal-zu-Rausch-
Verhiltnis von 250 demonstriert. Die vorgeschlagene Me-
thode bietet vielfiltigen Raum fiir Optimierung und be-
darf der experimentellen Validierung.
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